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ONSOZ

Dental implantlarin basarili sonuglari, giivenirliligini ve kullanimimi giderek
arttirmistir. Dental implant materyali olarak titanyum yaygin olarak kullanilmakla
beraber titanyuma alternatif materyal arayislari devam etmektedir. Titanyum
implantlarda ortaya cikabilen estetik sakincalar zirkonyum implantlarin kullanimin
giindeme getirirken, dar c¢apli implantlarda titanyumun yorulma ve kirilma
dayaniminin yetersiz kalmasi Ti-Zr alasimi implant materyalinin gelistirilmesini
saglamistir. Kullanilan implant materyalinin Ozelliklerinin 1iyi bilinmesi ve
biyomekanik prensiplerinin dogru uygulanmasi, implant tedavilerinin basarisi
acisindan 6nemlidir. Doktora tezimizde, titanyuma alternatif olarak gosterilen Zr ve
Ti-Zr alasim1 implantlar kullanildiginda, implatlarda ve ¢evreleyen kemik dokusunda
olusan streslerin implantlarin ¢ap degisimlerine gore nasil degistigini ii¢ boyutlu sonlu
elemanlar stres analiz yontemi ile degerlendirerek klinige 151k tutmay1 hedefledik.

Bu tezin hazirlanma agamasinda ve doktora egitimim siiresince bilgisi ve tecriibesiyle
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Funda AKALTAN’a,

Ogrenim hayatim boyunca, bana emegi gecen, beni destekleyen Ankara Universitesi
Dis Hekimligi Fakiiltesi’ndeki tiim degerli hocalarima ve asistanlarima,

Doktora egitimim siiresince yanimda olan, alt1 yil boyunca birlikte calistigim tiim
Protetik Dis Tedavisi Anabilim Dali hocalarina, ¢alisanlarina; birlikte keyifli zamanlar
gecirdigimiz tiim arkadaslarima,

Bu giinlere gelmemi saglayan, hayatimin her aninda bana en biiyiik destegi vermis
olan anne ve babama,

En icten tesekkiirlerimi sunarim.

vii



FeTiOs
g/mol
GPa
hcp
HIP
ISO

SIMGELER VE KISALTMALAR

Yiizde

Yaklasik

Kiigiik esittir

Lisansl tiriin (Registered)

Derece

Santigrat Derece

Cismin kesit alan1

Amerikan Dig Hekimleri Birligi (American Dental Association)
Aliiminyumoksit

Hacim merkezli kiibik (body centered cubic)

Karbon

Bilgisayar destekli tasarim (Computer Aided Design)
Bilgisayar destekli tiretim (Computer Aided Manufacture)
Kalsiyumoksit

Kristalin vida implantlar (crystalline Bone Screw)
Seryumoksit

Ticari saf titanyum (commercial Pure Titanium)
Bilgisayarli Tomografi

Diisiik sicaklik bozunmasi

Elastisite modiilii

Kuvvet

[Imenit

gram/mol (molar kiitle)

Gigapaskal

Altigen siki1 dizimli (hexagonal closely packed)

Hot Isostatic Pressing

Uluslararasi Standartlar Tegkilati (International Organization for
Standardization)

Cismin ilk uzunlugu

Cismin ilk boyu

viii


https://www.google.com.tr/url?sa=t&rct=j&q=&esrc=s&source=web&cd=1&cad=rja&uact=8&ved=0ahUKEwi_laC6lvDKAhWEqnIKHSnbDhkQFggbMAA&url=http%3A%2F%2Fwww.iso.org%2F&usg=AFQjCNGpo76kUCYLHRrJE75GAgqvqEcs1A&sig2=VUP41uYPInNMKncbf1it0A
https://www.google.com.tr/url?sa=t&rct=j&q=&esrc=s&source=web&cd=1&cad=rja&uact=8&ved=0ahUKEwi_laC6lvDKAhWEqnIKHSnbDhkQFggbMAA&url=http%3A%2F%2Fwww.iso.org%2F&usg=AFQjCNGpo76kUCYLHRrJE75GAgqvqEcs1A&sig2=VUP41uYPInNMKncbf1it0A

MgO
mm
MPa
MR

N
N/m?
nm
Non-HIP
P

Pa
Pmax
Pmin
PSZ

S
SESA
Ti
Ti-6Al-4V
Ti-6Al-4V -ELI
TiO2
Ti-Zr
Y203
Y-TZP
Zr
ZrOz
ZrSiO4
(0

p

AL

€

wm

z

ol

Magnezyumoksit

Milimetre

Megapaskal

Manyetik Rezonans

Newton

Newton/metrekare

Nanometre

Non-Hot Isostatic Pressing
Cismi uzatan kuvvet

Paskal

Maksimum asal gerilme
Minimum asal gerilme
Parsiyel stabilize zirkonya
Stres

Sonlu Elemanlar Stres Analizi
Titanyum
Titanyum-aliiminyum-vanadyum alagimi
Titanyum-aliiminyum-vanadyum alasimi extra low interstitial
Rutil

Titanyum-zirkonyum alagimi
Yitriumoksit

Yitriumla stabilize tetragonal zirkonya polikristalin
Zirkonyum

Zirkonyumdioksit
Zirkonyumsilikat

Alfa

Beta

Boyutsal Degisim

Gerinim (Strain)

Mikrometre

Asal (Principle) Gerilme

Maksimum Asal Gerilme (Maximum Principal Stress)



o2
o3

Ara Asal Gerilme (Intermediate Principal Stress)
Minimum Asal Gerilme (Minimum Principal Stress)
Makaslama Tipi Stres (Shear stress)

Poisson orani

Cismin toplam uzamasi



Sekil 1.1,

Sekil 1.2.
Sekil 1.3.
Sekil 1.4.
Sekil 1.5.
Sekil 1.6.
Sekil 1.7.
Sekil 2.1.

Sekil 2.2.

Sekil 2.3.
Sekil 2.4.
Sekil 2.5.
Sekil 2.6.
Sekil 2.7.
Sekil 2.8.

Sekil 3.1.

Sekil 3.2.

Sekil 3.3.

Sekil 3.4.

Sekil 3.5.

SEKILLER

Gerilme tipleri a) cekme stresleri b) sikisma stresleri ¢) makaslama

stresleri

Gerinim (strain)

Gerilme-Gerinim Egrisi

Hooke Yasasi

Poisson katsayisi formiilii

Ug boyutlu elemana etki eden asal gerilme degerleri
Cesitli elementler ve sahip olabilecekleri diiglim sayilari
Calismamizda kullanilan implant modelleri (21 adet)

a) yivsiz implant modeli  b) abutment modeli c¢) vida modeli
d) implant ve abutment modeli

Implant, abutment ve vidanin kesitsel goriintiisii

a) trabekiiler kemik b) kortikal kemik ¢) kemik modeli
Kemik modelin merkezinde konumlandirilmis implant modeli
Model iizerinde sinir kosullarinin belirlenmesi

Abutment iizerine yerlestirilen ylikleme elemamn

Yiikleyici parca lizerinden yapilan ylikleme

Kortikal kemikte belirlenen referans bolgesinden elde edilen
maksimum asal gerilme degeri

20
20
21
22
22
24
32

37

38
39
40
40
43
44

44

46

Kortikal kemikte belirlenen referans bolgesinden elde edilen minimum

asal gerilme degeri

47

Kortikal Kemik Gerilme Deger ve Renk Skalas1 a) Pmax b) Pmin 47

Kortikal kemikte acil1 ylikleme kosulunda farkli implant
materyallerinin ¢aplarina gore kuvvet dagilim Pmin (-) grafigi

Kortikal kemikte acil1 ylikleme kosulunda farkli implant

materyallerinin ¢aplarina gore kuvvet dagilim Pmax (+) grafigi

49

49

Xi



Sekil 3.6. 3,00 mm ¢apli implant modellerinde kortikal kemikte goriilen Pmin
degerleri ve dagilimlart a) Ti implant b) Ti-Zr implant ¢) Zr
implant 50

Sekil 3.7. Ug farkli implant materyali icin implant capi artisina gore kortikal
kemik Pmin degerleri ve dagilimi 51

Sekil 3.8. Trabekiiler kemikte belirlenen referans bolgesinden elde edilen
maksimum asal gerilme degeri 53

Sekil 3.9. Trabekiiler kemikte belirlenen referans bolgesinden elde edilen
minimum asal gerilme degeri 54

Sekil 3.10. Trabekiiler kemik gerilme deger ve renk skalas1 a) Maksimum asal
gerilme (Pmax) b) Minimum asal gerilme (Pmin) 54

Sekil 3.11. Trabekiiler kemikte agili yiikkleme kosulunda farkli implant
materyallerinin ¢aplarina gore kuvvet dagilimi Pmin (-) grafigi 56

Sekil 3.12. Trabekiiler kemikte acil1 ylikleme kosulunda farkli implant
materyallerinin ¢aplarina gore kuvvet dagilimi Pmax (+) grafigi 56

Sekil 3.13. 3,00 mm ¢apli implant modellerinde trabekiiler kemikte goriilen
Pmin degerleri ve dagilimlar1 @) Ti implant b) Ti-Zr implant

c) Zr implant 57
Sekil 3.14. Ug farkli implant materyali i¢in implant ¢ap1 artisia gore trabekiiler

kemik Pmin degerleri ve dagilimi 58
Sekil 3.15. Implant von Mises degerlerinin elde edildigi bolge 60

Sekil 3.16. Titanyum, zirkonyum ve titanyum-zirkonyum alagimi implantlarin
cap degisimine gore implantlarda olugan maksimum von Mises
gerilme degerleri grafigi 61

Sekil 3.17. Implantlarda goriilen lokal maksimum Von Mises degerleri ve
dagilimi 62

Sekil 3.18. Implantlarda goriilen lokal maksimum von Mises degerlerinin
materyallerin ¢cekme dayanimlarina oranindan elde edilen grafik 63

Sekil 3.19. Vida von Mises degerlerinin elde edildigi bolge 64

Sekil 3.20. Titanyum, zirkonyum ve titanyum-zirkonyum alagimi implantlarin
cap degisimine gore implant vidalarinda olusan maksimum von Mises
gerilme degerleri grafigi 65

Sekil 3.21. Implant vidalarindaki kuvvet dagilimi 66

xii



Cizelge 1.1.

Cizelge 2.1.
Cizelge 2.2.
Cizelge 2.3.

Cizelge 3.1.

Cizelge 3.2.

Cizelge 3.3.

Cizelge 3.4.

Cizelge 3.5.

Cizelge 3.6.

CIZELGELER

Endosteal implant yapiminda kullanilan materyaller ve sik kullanilan

isimleri 9
Ayni yiikleme kosuluna sahip ¢alisma gruplari 35
Modellerdeki eleman ve diigiim sayilari 42
Kullanilan materyallerin elastisite modiilleri ve Poisson katsayilar1 42
Kortikal kemikte agili ylikleme kosulunda implant ¢apina gore kuvvet
dagilimi Pmin (-) 48
Kortikal kemikte a¢il1 yiikleme kosulunda implant ¢capina gore kuvvet
dagilimi Pmax (+) 48
Kortikal kemikte olusan Pmax ve Pmin degerlerinin asal gerilme dayanimina
orant 53
Trabekiiler kemikte agil1 yilkleme kosulunda implant ¢apina gore kuvvet
dagilimi Pmin (-) 55
Trabekiiler kemikte agil1 yilkleme kosulunda implant ¢apina gore kuvvet
dagilimi Pmax (+) 55
Titanyum, zirkonyum ve Ti-Zr alagim1 implant materyallerinin ¢gekme

dayanim degerleri 62

Xiii



1. GIRIS

Branemark ve arkadaslarinin osseointegrasyon kavramini tanimlamasi ile
birlikte kaybedilen dislerin dental implantlar ile yerine konulmas1 oral
rehabilitasyonda devrim yaratmistir (Al-Sabbagh, 2006). Dental implantlarin basarili
sonuglari, giivenilirligini ve kullanimini giderek arttirmistir. Dental implantlarin, uzun
donemli klinik kontrol, laboratuvar ve hayvan deneyleri sonucunda, %90’larin
lizerinde basar1 oranlar1 arastirmacilar tarafindan yapilan ¢aligsmalarla tespit edilmistir

(Astrand ve ark., 2008).

Kullanilan implant materyallerinin 6zelliklerinin iyi bilinmesi ve biyomekanik
prensiplerin dogru uygulanmasi, implant tedavilerinin basarisi i¢in gereklidir (Sahin
ve ark., 2002). Farkl tipteki implant ve iist yap1 materyalleri, okluzal yiikler altinda
cevre dokularda farkli gerilimler olusturmaktadir. Implant gevresindeki kemikte
olusan bu gerilimlerin tipine ve biiylikliigline bagli olarak kemik rezorpsiyonlar
olusabilmekte ve implantin uzun dénem basaris1 olumsuz yonde etkilenebilmektedir

(Geng ve ark., 2001).

Dis eksikliklerinin degisik implant materyalleri ile rehabilitasyonu eski
tarihlerde baglamistir ve geliserek giiniimiizde giivenilir ve sik kullanilan bir tedavi
haline gelmistir. Bir¢ok aragtirmaci tarafindan, ticari veya sadece deneysel amagh
olmak tiizere metal ve metal alasimlari, polimer esasli malzemeler, seramikler, vitroz

ve karbon malzemelerden imal edilmis implantlar kullanilmistir (Beriat ve ark., 2009).

Gilinlimiizde dental implant materyali olarak titanyum yaygin olarak
kullanilmakla beraber zirkonyum seramikler titanyuma alternatif olarak
onerilmektedir (Andreiotelli ve ark., 2009). Son yillarda dishekimliginde implantoloji
alaninda kullanilmak {izere zirkonyum ve titanyum alagimi olan implant materyali

gelistirilmis ve piyasaya sunulmustur (Chiapasco ve ark., 2012).



1.1. Dental Implantin Tanimi

Implant sdzciigii Latince “in: icerisine, icerisinde” ve “planto” ekme, dikme,
yerlestirme, gomme” anlamina gelen kelimelerin birlesimiyle meydana gelmistir.
Anlam olarak ise; bir fonksiyon saglamak amaciyla uygun bir yere yerlestirilen

organik veya inorganik cisme verilen isimdir (Tunali, 2000).

Dental implant ise; dis eksikligini gidermeye ve agiz bolgesinde kayba ugrayan
kisimlar1 tamamlamaya yonelik, ¢ene kemigi igine, lizerine veya mukozaya

yerlestirilen ve digin yerini tutmasi amaglanan yapilardir (Giizel ve ark., 2006).

1.2. Dental implantlarin Siiflandiriimas:

Tarihsel olarak, dental implantlar tasarimlarma gore simiflandirilmislardir.
Tasarim, implantlarin cerrahi olarak yerlestirilme teknigine gore degismektedir. Son
50 yildir implantlar en ¢ok subperiosteal, transosteal ve endoosteal yerlesimli olarak

kullanilmiglardir (Powers ve Sakaguchi, 2006).

Subperiosteal implant:  Asir1 kemik rezorpsiyonun goriildiigii vakalarda
periosteumun altinda ve kemigin {izerine uzanacak sekilde tasarlanan,
fibrointegrasyon ve bazal kemik destegi ile stabilizasyonu saglanan kafes seklinde
tasarlanmig implant tiiriidiir (Ulusoy ve Aydin, 2005; Bolim 24). Bu implant tiirii
siklikla krom-kobalt-molibden alasimindan imal edilmislerdir. Alasimin temel
Ozellikleri krom tarafindan saglanirken, kobalt ve molibden, alagimin kuvvetini ve

korozyona direncini arttirir (Powers ve Sakaguchi, 2006).

Transosteal implant: Bu tip implantlar sadece mandibulanin 6n bdolgesinde
kullanilabilmektedir. Kortikal kemigi iistten ve alttan gecerek mandibula i¢cinde boylu

boyunca uzanan implant sistemi seklinde uygulanmaktadir (Powers ve Sakaguchi,
2006).



Endosteal implant: Giiniimiizde en sik kullanilan implant ¢esitidir. Maksillaya ve
mandibulaya dogrudan uygulanabilir. Implantin tiimiiniin kemik icine yerlestirilerek
fiksasyonun saglandigi implant tiirtidiir. Protetik disleri tasiyan {ist yapilar, mukozayi
gecen destek parcanin implant govdesine dogrudan vidalanmasi ile birlesir (Powers ve
Sakaguchi, 2006). Blade implantlar ve silindirik implantlar olmak iizere ikiye
ayrilirlar. Glinlimiizde ¢ogunlukla endosteal, solid, silindirik, diiz veya vida tasarimli

implantlar kullanilmaktadir (Ulusoy ve Aydin, 2005; B6lim 24).

1.3. Dental Implantlarin Makrotasarim

Dental implantin makrotasarimi; implantin uzunlugu, ¢api, yiv geometrisi,
yiizey Ozellikleri, boyun ve apikal bolge oOzellikleriyle biitiin  olarak
degerlendirilmelidir. Implant gdvdesinin tasarimi, kemik-implant ara yiizeyindeki

kemik cevabi agisindan 6nemli bir role sahiptir (Fazel ve ark., 2009).

Dental implantlar, dogal dislerin sahip oldugu periodontal ligamente sahip
olmadiklarindan okluzal yiikleri dogrudan kemige iletirler. Bu durum kemik ve
implant arayliziinde mikrocatlaklarin olusumuna, implant kiriklarina ve istenmeyen
kemik dokusu kaybina yol acabilir. Bu nedenle, implantlar etrafinda olusan stres
dagilimlarmin anlasilmasi énemlidir. Implant yiv geometrisi, ¢ap1, uzunlugu, boyun
bolgesi tasarimi ve implantin yerlestirilme agist implant ¢evresinde olusan streslerin

dagilimini etkilemektedir (Chun ve ark., 2002).

1.4. implant Cap1 ve Onemi

Implant ¢ap1; en genis implant yivi ile tam karsisindaki implant yivinin tepe

noktalar1 arasinda 6lciilen mesafe olarak tanimlanir (Lee ve ark., 2005).

Ince kretlerin varliginda, meziodistal mesafenin 7 mm’den daha az oldugu
durumlarda veya servikal ¢api kiiciik dislerin restorasyonunda dar capli implantlar

(< 3,50 mm) kullanilabilmektedir (Davarpanah ve ark., 2000; Degidi ve ark., 2008 ve



Klein ve ark., 2014). Dar ¢apli implantlarin yiizey alani ve kirilma direngleri standart
implantlara gére %25 daha diisiiktiir (Davarpanah ve ark., 2000).

Hasan ve arkadaslari (2010), farkli uzunluklara sahip dar ¢apli implantlarla,
genis capl kisa implantlarin stres dagilimlarimi karsilastirdiklart {i¢ boyutlu sonlu
elemanlar stres analizi ¢aligmasinda, dar ¢apli implantlarin boyun bolgesinde olusan
streslerin genis ¢apli implantlara gore daha yiiksek ve daha genis yayilima sahip
oldugunu gostermislerdir. Sonug olarak, dar ¢apli implantlarda 6zellikle de titanyum
Grade 4 implant kullaniminda kirilma ve asir1 ylikleme riskinin ¢ok daha fazla

oldugunu bildirmislerdir.

Implant capmin genislemesi implant ve kemik arasindaki temas alanmnin
artmasin saglar. Implant-kemik yiizeyinin arttirilmasi, implantin daha fazla kemik
dokusuyla desteklenmesini ve gelen streslerin daha diizenli bir sekilde dagilmasini

saglayarak, implant basarisini arttiracaktir (Hsu ve ark., 2009).

Graves ve arkadaslarina gore (1993), genis ¢apli implantlarda vidaya etki eden
stresler, 5 mm ¢apindaki implantlar igin %20 ve 6 mm ¢apindaki implantlar igin %33

oraninda azalmaktadir.

Posterior bolgede ¢igneme kuvvetlerinin fazla olmasi ve istenilen ¢ikis profilinin
saglanabilmesi i¢in daha genis captaki implantlarin kullanimi klinik agidan uygun
olacaktir ancak; kullanilan implant capindaki artis, materyalin egilme direncini
arttirarak, ¢evresine ilettigi gerilimlerin azalmasina sebep olur. “Stres shielding”
etkisi olarak adlandirilan bu fenomen sonucu, uzun donemde fizyolojik limitler
icerisinde kemige iletilmesi gereken stresler yeteri kadar iletilemedigi i¢in kemikte
“kullanilmama (disuse) atrofisi” olusabilir. Biyouyumlulugu ¢ok iyi olmasina ragmen,
fazla rijit olmasindan o6tiirii kemikte kullanilmama atrofisine neden olan aliiminyum

oksit implantlar bu duruma 6rnek olarak gosterilebilirler (Misch, 2005).

Literatilir, implant basar1 oranlarim1 kullanilan implantin tipine, boyutlarina,

makro ve mikro tasarimina bakilmaksizin %90’nin {izerinde oldugunu rapor



etmektedir. Okluzal kuvvetlerin fazla oldugu posterior bolgelerde genis caph
implanlarin kullanimi tavsiye edilirken, dar ¢apli implantlarin yalnizca 6n bdlgelerde
kullanim1  Onerilmektedir. Bazi vakalarda posterior bolgede siddetli kemik
rezorpsiyonu standart veya genis capli implantlarin uygulamasina izin vermemektedir.
Bu gibi vakalarda yeterli kemik hacminin saglanabilmesi i¢in rekonstruktif cerrahi
uygulamalar1 gerekmektedir. Bir¢ok hasta yiiksek morbidite riski veya ekonomik
sebeplerden dolayi ileri cerrahi yontemleri tercih etmemektedir. Bu hastalarda dar

capli implantlarin kullanimi bir ¢6ziim sunabilmektedir (Chiapasco ve ark., 2012).

1.5. Dental implant Materyallerinin Tarihsel Gelisimi

Implantlarin ~ yapiminda kullanilan materyallere kisaca tarihsel olarak
baktigimizda, Maya Uygarlig1 doneminde implant materyali olarak kullanilmis deniz
hayvanlar1 kabuklarinin yapisinin ¢ok biiylik oranda hidroksilapatitten olustugu géz
ontinde bulunduruldugunda, hidroksiapatit literatiirde ilk implant materyali olarak
karsimiza ¢ikmaktadir (Tunali, 2000).

Greenfield tarafindan 1906 yilinda ilk i¢i bos tarzda (hallow) iridyum-platinyum
alagimindan yapilmis implant tanitilmistir. Bu tarihten 1930’11 yillara kadar paslanmaz
celik ve vitalyum alasimlarin gelistirilmesi ile bu malzemelerden iiretilmis implantlar
kullanilmistir. 1936°da gelistirilen krom-kobalt ve molibdenin birlesiminde olusan
vitalyum Onceleri protezlerde, daha sonralari ise implantlarin imalinde yaygin olarak
kullanilmislardir. Vitalyum %63 kobalt, %30 krom %5 molibden ve eser miktarda
nikel, tungten, mangan, demir, titanyum, tantalyum ve silisyum icermektedir.
Molibden, yap1 igerisinde stabilize edici olarak bulunurken; krom korozyonun
Onlenmesini saglar; karbon ise yapiya sertlik kazandirmak i¢in kullanilir. Elastik
modiilii yliksektir. Dokiime uygun bir materyal oldugundan subperiostal implant
yapiminda ¢ok kullanilmistir. Strock, vitalyumdan implantlar1 kemik igerisine
yerlestirmeyi basarmis ve onbes yil gibi uzun bir siire boyunca bu implantlarla
yapilmis restorasyonlarin basarili bir sekilde kullanildigini bildirmistir. Bu arastirmaci
bazi metallerin galvanik akim sonucu korozyona ugradigini ve implantlarin biyolojik

olarak uyumlu olmasi gerektigini de bildirmistir. Tantalyum, 1940’larda igne



seklindeki implantlarin imalinde kullanilmistir. Formiggi’nin 1950’lerde paslanmaz
celikten imal ettigi kemik i¢i implantlar agizda 25 yila yakin bir siire kalmiglardir
(Anusavice, 2003; Beriat ve ark., 2009; Giizel ve ark., 2006; Moore, 2003 ve Slavkin,
1998).

Implant materyali olarak polimetilmetakrilat ve polifloroetilen ilk kez 1930’1u
yillarda kullanilmistir. Yiksek molekiil agirligina sahip kompleks yapiya sahip bu
materyaller diger biyomateryaller ile kiyaslandiklarinda daha yumusak ve esnektirler.
Polimerlerin diisiik mekanik 06zellikleri implant materyali olarak kullanimini
engellemektedir. Polimerler, dental implantlar i¢in bazi bilesenlerin yapiminda ve
klinik olarak bazi implant sistemlerinde (IMZ implant sistemi) sadece implant
gdvdesinin i¢ kisminda periodontal ligamani taklit etmek ve kuvvet absorbsiyonu

amactyla kullanilmiglardir (Beriat ve ark., 2009).

Karbon ve karbon bilesikleri implantolojide kullanilmak iizere 1960’11 yillarda
tanitilmigtir.  Vitréz karbon diisiik konakg¢r cevabi nedeniyle biyouyumlu bir
materyaldir. Caligmalar kemikle olan baglantisini hidroksiapatit kaplama yiizeylerle
benzer oldugunu gostermistir. Metalik implantlarla karsilastirildiginda karbon inert bir
materyaldir (Anusavice, 2003). Ancak kirilma dayanikliliklar1 oldukga diisiiktiir,
elektriksel ve termal iletkenlikleri yiiksektir (Beriat ve ark., 2009).

Implant dis hekimliginde modern c¢ag 1968’de Linkow’un endosteal blade
implantlar1 gelistirmesiyle baglamistir. Vitalyumdan iiretilen blade implantlar digsiz
dar boélgelerde kullanilabilen ilk implanttir. Birlesik Devletler ve Avrupa’da bir
siireligine ¢ok yaygin kullanim alan1 bulmustur (Gtizel ve ark., 2006 ve Powers ve
Sakaguchi, 2006, Chapter 22).

Per-Ingvar Branemark’in 1950’lerde basladigi deneysel ¢alismalarla implant
gelisimi yon degistirmistir. Isvecli ortopedik cerrah Brinemark, tavsan femuru igine
yerlestirdigi titanyum parcalarinin kemikle kaynastigini gézlemlemistir. Caligmalarina
1960’1 yillarda Isveg’te kopekler ve insanlar iizerinde devam ederek, 1969°da

osseointegrasyonun tanimini ortaya koymustur. Branemark’in titanyum implantlarla



elde ettigi basariyr yayinlamasi diger arastirmacilarin da implant ¢aligmalarinda

titanyuma yonelmesine sebep olmustur (Moore, 2003).

Bréanemark, kendi tasarladigi iki-asamali titanyum silindirik implantlarla olan
kontrollii, prospektif calismalarin1 ve elde ettigi basar1 oranlarin1 1978’de Toronto
Konferansi’nda sunmustur. Dental implantlarin kullaniminin Kuzey Amerika’da kabul

gormesiyle implantoloji biliminde devrim ger¢eklesmistir (Powers ve Sakaguchi,

2006; Chapter 22).

Bréanemark’in 6zglin tasarimi bes bilesenden olusur: implant, abutment,
abutment vidasi, kron ve tutucu vida. Bu tasarim hizla tiim tasarimlarin yerini almistir
ve halen en yaygin kullanilan implant tiiriidiir. Gilinlimiizde kullanilan tasarim ve
konseptlerin hepsi orijinal Brdnemark tasariminin modifikasyonlaridir (Powers ve

Sakaguchi, 2006; Chapter 22).

1960’I1 yillarin  sonlarinda estetiin iyilestirilmesi amaciyla, titanyum
implantlara alternatif olarak seramik implantlar iiretilmeye baglanmistir. Uretilen ilk
seramik implantlar aluminyumoksit (Al203) esaslidir (Andreiotelli ve ark., 2009).
Sandhaus tarafindan iiretilen kristalin vida implantlar (CBS: crystalline bone screw)
ag1z icerisinde kullanilan ilk seramik esasli implantlardir. Ortalama 5 yillik siirede
CBS sadece %25 basar1 oran1 gdstermistir. Sonraki yillarda Sandhaus, “Cerasand”
(Incermed, Lousanne, Isvigre) implantlar1 piyasaya siirmiistiir. Bu sistem ile ilgili uzun
donem klinik veri bulunmamaktadir. 1976’da Schulte ve Heimke anterior bolgeye
uygulanan aluminyumoksit Tiibingen implanti (Frialit 1, Friadent, Mannheim,
Almanya) tanitmigtir. Tibingen implantlarin uzun dénem klinik verileri mevcuttur.
Diger bir aluminyumoksit implant, Tiibingen implantin iiretiminden yaklagik on yil

sonra iiretilen “Bionit” implant sistemidir (Kohal ve ark, 2008).

Polikristalin aliiminyum oksit implantlarin yaninda, tek kristal yapida olan ve
“safir implantlar” olarak bilinen implantlar da kullanilmistir. Kyocera tarafindan
tiretilen safir implantlarin ticari adi Bioceram (Kyocera American Inc, San Diego,

California)’dir (Koth ve ark,1988).



Aliminyum oksit ya da aliimina esasli implantlar osSeointegrasyon gostermisler
fakat uzun donemde yaslanmalari, diisiik kirilma dayanimlari nedeniyle piyasadan
kaldirilmislardir. Oral implant olarak aliiminanin yerine gececek materyal arayisi,
estetik ozelliklerinin yani sira, yliksek dayanima sahip zirkonyanin ortopedi alaninda
basartyla kullanilirken dishekimliginde de kullanilmaya baglanmasina sebep olmustur

(Andreiotelli ve ark., 2009 ve Kohal ve ark, 2008).

Dar capli titanyum implantlarda yorulmaya bagh kiriklarin gériilmesi, posterior
bolgede yeterli dayaniklilik gostermemeleri daha yiiksek kirilma dayaniklikligina
sahip yeni materyal arayisina sebep olmustur. Ti-Zr alasimi implantlar bu amagcla
dental implantoloji alaninda kullanim igin 6zel olarak tretilmistir. %83-87 titanyum,
%13-17 zirkonyum igeren bu materyal Roxolid (Institut Straumann AG, Basel,
Switzerland) gectigimiz yillarda ilk olarak sadece 3,3 mm capinda piyasaya

sunulmustur (Chiapasco ve ark., 2012).

Teknolojideki gelisimlerle beraber dental implantlar gliniimiizde bir¢ok farkli
materyallerden, degisen boyut ve geometride ve degisik yiizey 6zelligine sahip olarak
tiretilmektedirler. Digshekimleri bugiin 2000’ in tizerindeki implant ve abutment ¢esidi

arasindan se¢im yapmak zorundadirlar (Jokstad ve ark., 2003).

1.6. Dental Implant Materyalleri

Endosteal implantlarin yapiminda giinimiize kadar metaller, seramikler ve

polimerler olmak iizere birgok materyal kullanilmistir (Cizelge 1.1).

Yirmi birinci yiizyilda oldugumuz bu yillarda, ylizden fazla g¢esitte implant
piyasada satilmakta ve ¢ogunlugu titanyumdan yapilmis olan bu implantlar hekimler

tarafindan basari ile kullanilmaktadir (Giizel ve ark., 2006).



Cizelge 1.1. Endosteal implant yapiminda kullanilan materyaller ve sik kullanilan isimleri
(Berner et al., 2009; Craig, 1993; Misch, 2014; Osman ve Swain, 2015 ve

Sagomonyants ve ark., 2007).

Implant materyali

Kullanilan ismi veya kisaltma

Titanyum CpTi
Ti-6A14V extra low interstitial (ELI)
METALLER Ti-6Al-4V
Ti-6Al-7Nb
Titanyum alagimlari Ti-5Al-2.5Fe
Ti-15 Zr-4Nb-2Ta-0.2Pd
Ti-29Nb-13Ta-4.6Zr
Roxolid (%83-87 Ti %13-17% Zr)
Paslanmaz ¢elik SS, 316 LSS
Kobalt krom alagimi Vitalyum, Co-Cr-Mo
Altin alagimi Au Alagimi
Tantalum Ta
SERAMIKLER  Aliimina Al203, polikristalin aliimina veya tek kristal safir
Hidroksiapatit HA, Ca10(POa)10, (OH)2
Beta-trikalsiyum fosfat B-TCP, Cas(POa)2
Karbon C
Vitroz
Diisiik 1s1 izotropik (LT1)
Ultra-diisiik 1s1 izotropik (ULT1)
Karbon-silikon C-Si
Bioglas Si02/Ca0/Na20/P20s
Zirkonya Zr02
Zirkonya ile giiclendirilmis ZTA
alumina
POLIMERLER  Polimetilmetakrilat PMMA
Politetrafloroetilen PTFE
Polietilen PE
Polisiilfon PSF
Politiretan PU
Polieterketon PEEK




1.7. Titanyum Implantlar

Titanyum atom numarasi 22 atom agirligi 47,9 g/mol olan bir gecis metalidir.

En 6nemli titanyum cevherleri rutil (TiO2) ve ilmenit (FeTiOz) tir.

Titanyum, 1790 yilinda Reverend William Gregor tarafindan Ingiltere’de
kesfedilmistir. Yeryiiziinde aliminyum, demir ve magnezyumundan sonra en yiiksek

rezerve sahip dordiincii elementtir (Duraccio ve ark., 2015).

Titanyum 1950’11 yillarda havacilik endiistrisinde “muhtesem metal” olarak
kullanilmaya baglanilmistir. Halen havacilik sanayinde oOnemli bir yere sahip
olmasinin yaninda, koroziv ortamlardaki miikemmel dayaniklilig1 sayesinde, medikal
ve dental uygulamalarda da genis kullanim alani bulmustur (Yesil Duymus ve Giingér,
2013).

Amerikan Test ve Malzemeler Dernegi titanyumu biyomateryal olarak alt1 farkli
tipe ayirmaktadir. Bunlardan dordii ticari saf titanyum (CpTi) ve ikisi titanyum (Ti)
alasimlaridir. iki titanyum alasimi Ti-6Al-4V ve Ti-6Al-4V-ELI (extra low interstitial
alloys) olarak adlandirilmaktadir. Saf titanyumun mekanik ve fiziksel 6zellikleri
icerdikleri oksijen oranina gore degisiklik gosterir. Ticari saf titanyum Grade 1, Grade
2, Grade 3 ve Grade 4 olarak isimlendirilirler. Alasimsiz titanyum olarak da
isimlendirilen saf titanyum karbon, oksijen, nitrojen ve demir gibi eser elementler
icermektedir. Bu eser elementler saf titanyumun mekanik 6zelliklerini arttirmakta ve
Grade 1 den Grade 4’e dogru artan oranlarda bulunmaktadirlar (Osman ve Swain;
2015). Grade 1 saflik derecesi en fazla olan simiftir ve dayanimi diistiktiir. Dis
hekimliginde genellikle Grade 2, Grade 4 ve Grade 5 titanyum implantlar
kullanilmaktadir (Elias ve ark., 2008).

Dis hekimligini ilgilendiren titanyum alasimlar1 3 yapisal formda
bulunmaktadir: alfa (a), beta () ve alfa-beta. Beta alagimlar hacim merkezli kiibik
(bcc-body centered cubic) formdayken alfa alasimlari, altigen siki dizimli (hcp-
hexagonal closely packed) kristalografik yapiya sahiptir. Bu farkli formlar, saf

titanyumun belirli konsantrasyonlarda aluminyum ve vanadyum gibi elementlerle ile
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karistirilip, erimis haldeyken sogutulmasiyla olugmaktadir. Aliiminyum bir alfa-faz
stabilizoriidiir, alasimin yogunlugunu azaltirken, dayanmkliligini arttirir. Ote yandan
vanadyum, bir beta-fazi stabilizatoriidiir. Ticari saf titanyum alfa fazinda
bulunmaktadir. Titanyum alagimlarinin bilesimi ve gordiigii 1s1l islem sonrasinda alfa

ve beta fazlar1 bir arada olabilmektedir (Osman ve Swain, 2015).

Alfa-beta fazlarmin bir arada oldugu alasim, en yaygm olarak dental
implantlarin imalati i¢in kullanilmaktadir. Bu alagim %6 aliiminyum ve %4 vanadyum
(Ti-6Al-4V) igerir. Ti-6Al-4V ELI alasimi Grade 5 olarak da tanimlanmaktadir. Grade
5, igerigindeki %4 liikk vanadyum nedeniyle saf titanyuma gore hem korosiv, hem de
toksiktir ve daha fazla iyon salinimina neden olmaktadir. Ayrica titanyum
alagimlarinin, saf titanyuma gore daha az kemik temas: olusturdugu belirlenmistir

(Elias ve ark., 2008 ve Steinemann, 1998).

Titanyum oldukca reaktif bir metaldir. Hava ile temas eder etmez yiizeyinde
yaklasik 10 nm kalinliginda direngli ve stabil bir oksit tabakast meydana gelmektedir.
Bu oksit tabakasi sayesinde fizyolojik sivilarla, proteinlerle, sert ve yumusak dokularla
direkt baglanti kurabilmesi titanyumun implant materyali olarak kullanimini saglayan
en Onemli Ozelligidir. Bu oksit katmami kiymetli metallerde oldugu gibi yiiksek

biyouyumluluk ve korozyon direnci saglar (ADA Council, 2003).

Glinliimiizde implantlarin yapiminda titanyum ve titanyum alasimlar1 en sik
kullanilan materyallerdir (Craig ve Powers, 2002 ve Lautenschlager ve Monaghan,
1993). Titanyum ve alagimlarinin milkemmel biyolojik uyumlar1 ve korozyon
direngleri, diisiik elastisite degerleri ve yiiksek direngleri, nispeten diisiik maliyetleri
gibi 6zellikleri dental implant uygulamalarinda titanyumu vazgecilmez hale getirmistir

(Wang ve Fenton, 1996).

Titanyum implantlarla ilgili klinik performansinin degerlendirildigi uzun dénem
calismalar mevcuttur. Moraschini ve arkadaslar1 (2015), en kisa 10 yil en uzun 20
yillik takibi olan caligmalardan yararlandiklar1 sistematik derlemede titanyum

implantlarin kiimiilatif basar1 oranlarinin ortalama %94,6 oldugunu bildirmislerdir.
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Titanyumun uzun donem yiliksek basari oranlar1 biyouyumlulugu, yeterli
dayanikliligt ve korozyon direnci ile ilgilidir. Buna ragmen titanyumun bazi
dezavantajlar1 yeni materyal arayisinin siirmesine sebep olmaktadir. Androtelli ve
arkadaslar1 (2009), seramik ve titanyum implanlarin 6zelliklerini karsilastirdiklar
sistematik derlemede titanyum implantlarin estetik olmamalari, konak cevabi
olusturan koroziv iiriin salinim1 yapmalar1 ve alerjik reaksiyon yaratabilmeleri gibi

dezavantajlarindan bahsetmislerdir.

Estetik gereksinimlerin yliksek oldugu olgularda titanyum implantlarin
disetinden grimsi yansima yaratmasi estetik gorinimii olumsuz etkilemektedir.
Ozellikle ince fenotipe sahip diseti varliginda bu yansima daha belirgin olmaktadir
(Depprich ve ark., 2014 ve Ozkurt ve Kazazoglu, 2011). Ayrica zaman icerisinde
meydana gelebilen peri- implant lezyonlar ve diseti ¢ekilmesi sonucu implantin boyun
kismi1 goriiniir hale gelebilmekte ve estetik sakincalar olusabilmektedir (Oliva ve ark.,
2007). Titanyum implantlarda goriilen bu gibi estetik sorunlar, dis rengine benzer
renkte olan seramiklerin implant ve abutment materyali olarak kullanimini giindeme
getirmektedir (Kohal ve ark., 2008).

Titanyum korozyona direngli olmasina ragmen, bazi ¢alismalarda titanyum
implantlarin  etrafindaki dokuda ve rejyonel lenf nodlarinda artmig Ti
konsantrasyonunun oldugu belirtilmistir (Bianco ve ark., 1996 ve Weingart ve ark.,
1994).

Morais ve arkadaslarinin (2007), tavsanlar tizerinde yaptiklari calismada Ti-6Al-
4V implantlarin iyilesme siirecinde, vanadyum iyon salinimlar1 degerlendirilmistir.
Bobrek, karaciger ve akcigerler spektrometri ile incelenmis ve dordiincii haftada iyon

saliiminin en yiliksek seviyelere ulagtig1 goriilmiistiir.
Ayrica titanyumun tiikriik ile temasinda galvanik etkilerinin oldugu bildiren ve

koroziv {iriin saliniminin istenmeyen konak cevabi olusturdugunu sdyleyen caligmalar

mevcuttur (Tschernitschek ve ark., 2005).
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Sicilia ve arkadaslar1 (2008), dental titanyum implant uygulanmis 1500 hasta
tizerinde allerji ¢alismas1 yapmislardir. Sonug olarak hastalardan dokuzunda titanyum
allerji testinin pozitif oldugu ve allerji prevalansinin %0,6 oldugu bildirilmistir. Bu
calismadan elde edilen bulgular klinik olarak heniiz yeterince acik degildir.
Titanyumun uzun donem kullanimda giivenli olduguyla ilgili pek cok c¢alisma

mevcuttur (Andreiotelli ve ark., 2009).

1.8. Titanyum-Zirkonyum Alasini implantlar

Titanyum implantlar, parsiyel ve total dissizliklerin tedavisinde ilk tercih edilen
materyal olmaya devam etmektedir. Titanyum hava ortaminda ve biyolojik sivilarda
miikemmel korozyon direncine sahiptir. Yiizeyinde kendiliginden olusan oksijen
tabakasi sayesindeki biyouyumlulugu ¢ok iyidir. Bu ozelliklerinin yaninda mekanik
ozelliklerinin iyi ve lretiminin de kolay olmasi dolayisiyla titanyum implantolojide

bir¢ok sebepten kendine yer bulmustur (Grandin ve ark., 2012).

Bazi klinik durumlarda cpTi’nin mekanik 6zellikleri ve ¢cekme dayanimi yetersiz
kalmaktadir. Tek implant uygulamalarinda, kretlerde genisliginin yetersiz oldugu
durumlarda dar implantlar (3,0-3,5 mm) tercih edilebilmektedir (Klein ve ark., 2014).
Titanyum implantlarin dar caplarda kullaniminda birsiire sonra yorulmaya bagh
kiriklar meydana gelebilmektedir (Zinsli ve ark., 2004). Bu nedenle dar ¢apli implant
uygulamalarinda saf titanyumdan daha dayanikli implant materyallerine ihtiyag

duyulmustur.

Titanyum zirkonyum (Ti-Zr) alasimi biyouyumluluk ve yiiksek mekanik
dayaniklilik 6zelliklerini bir arada bulunduran yeni bir implant materyalidir. Ti-Zr
alasimi, 0Ozel olarak dishekimliginde implantoloji alaninda kullanim i¢in
tasarlanmistir. Ti-Zr alasimi %15 zirkonyum ve %85 titanyumdan olugmaktadir ve saf
titanyuma gore mekanik dayanikliligi daha iyidir (Kobayashi ve ark., 1995).
Titanyum-zirkonyum alagimi saf titanyumdan daha giiclidiir ve daha istiin
osseointegrasyon Ozelliklerine sahiptir (Gottlow ve ark., 2012). Ti-Zr alasimi

implantlar titanyum implantlara oranla %40 daha yiiksek yorulma dayanimina sahiptir
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(Bernhard ve ark.2009). Bunlara ek olarak Ti-Zr alasiminin titanyumla benzer veya
titanyuma gore daha yiiksek biyouyumluluk sergiledigini sdyleyen caligmalar
mevcuttur (Ikarashi ve ark., 2005 ve Grandin ve ark.,2012). Ti-Zr alasiminin mekanik
Ozelliklerin titanyum implantlara gére daha iyi olmasi daha dar ¢apli implantlarin

endikasyonlarinin artmasini saglamistir.

Ti-Zr alasim1 implantlar piyasaya ilk olarak 3,30 mm ¢apta sunulmustur. Ti-Zr
implantlar titanyum ve zirkonyum implantlara gére daha iyi mekanik ve biyolojik
Ozellikleri sayesinde, normal g¢apli titanyum implantlarla aynm1 klinik performansi
gostererek daha kiiciik ¢apli implant kullanimina olanak saglamaktadir. (Benic ve ark.,
2013).

Ti-Zr alasim1 implantlar Roxolid® (Institut Straumann AG, Basel, Switzerland)
adi altinda piyasaya sunulmustur. ISO 14801 standartlarinda uygulanan testlere gore
¢ekme dayanimu (tensile strength) 953 MPa ve yorulma dayanimi 230 N’dur (Data on

file for Straumann).

Dar caplarda kullaniminda oldukga iyi mekanik 6zellikler gdsteren Ti-Zr alagimi
implantlarin ¢aplari arttik¢a nasil bir mekanik 6zellik gésterecegi ve kemige bunu nasil

yansitacagl ile ilgili in-vivo ve in-vitro ¢alisma bulunmamaktadir.

1.9. Zirkonya Implantlar

Zirkonyum atom numarasi 40, atom agirligi 91,22 g/mol olan bir ge¢is metalidir.
Zirkonyum, dogada serbest olarak bulunmamakta, ZrO- (zirkonyumdioksit) ve ZrSiO4
(zirkonyumsilikat) mineralleri olarak bulunmaktadir. Zirkonyumdioksit, zirkonya ve
baddeleyit, zirkonyumsilikat ise zirkon olarak da adlandirilmaktadir (Yesil Duymus
ve Glingor, 2013).

Zirkonya, polimorfik bir materyaldir. Is1 ve basing kosullarina bagli olarak ii¢

farkli kristalografik yap1 gosterebilir. Oda sicakligindan 1170 °C’ye kadar monoklinik
form, 1170 °C ile 2370 °C arasinda tetragonal form ve 2370 °C’nin iizerinde kiibik

14


http://tureng.com/tr/turkce-ingilizce/kristalografik

forma sahiptir. Soguma ile birlikte tetragonal fazdan monoklinik faza doniisiim
sirasinda hacimdeki artisa (~ % 4,5) bagli olarak katastrofik basarisizlar meydana gelir

(Denry and Kelly, 2008).

Zirkonyanin oda sicakliginda tetragonal fazda kalmasi i¢in igerisine CaO, MgO,
CeO2 ve Y203 gibi metal oksitleri eklenerek parsiyel stabilize zirkonya (PSZ) elde
edilmektedir. Biyomateryal olarak en ¢ok tercih edilen, yitriumun stabilizator olarak
kullanildig1 ve digerlerinden daha istiin Ozellikler sergileyen yitriumla stabilize
edilmis tetragonal zirkonyum polikristali (Y-TZP)’dir (Piconi ve Maccauro, 1999). Y-
TZP, saf zirkonyuma agirliginin %3-5’1 oraninda yitrium ilavesiyle elde edilir.
Dayaniklilig1 diger metal oksitlerinden ytiksektir, yalniz sinterizasyonu daha zordur

(Manicone ve ark, 2007).

Zirkonya lizerine gelen kuvvetler matriks i¢inde diizenli yayilmis olan tetragonal
fazin, daha hacimli olan monoklinik faza gegis yapmasina sebep olur. Bu faz degisimi
ile kristallerde %3-5’lik bir hacim artis1 meydana gelir. Kuvvetlerin uygulandigi
bolgede hacim artisina bagli olarak sikistirici gerilimler olusur. Bu gerilimler mikro
catlaklarin olugmasini ve yayilmasini engeller. Catlak olusumu tetragonal fazin
monoklinik faza transformasyonu ile durdurulmus olur. Bu fenomen “doniistim
sertlesmesi” (transformation toughening) olarak adlandirilir. Zirkonyum, diger
seramiklerde bulunmayan bu 6zelligi sayesinde daha yiiksek kirilma direnci ve esneme

dayanimi sergilemektedir (Piconi ve Maccauro, 1999).

Her ne kadar doniisiim sertlesmesi sayesinde ortaya ¢ikan baski stresleri ile
materyalin dayanikliligi artsa da, tetragonal fazin monoklinik faza doniisimii kontrol
altinda tutulmalidir. Aksi takdirde hacimde meydana gelen artis, ileri derecede
kiriklara sebebiyet verebilir (Hannink ve ark, 2000).

Zirkonyumun sinterizasyonu sonucunda %?20-30 oraninda hacimsel biiziilme
meydana gelmektedir. Sinterizasyon Hot Isostatic Pressing (HIP) ve Non-Hot
Isostatic Pressing (Non-HIP) olmak iizere iki sekilde yapilabilmektedir. Literatiirde

bu farkl iki teknikle sinterleme sonucu elde edilen zirkonyum materyalinden, HIP-
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zirkonya ve non-HIP zirkonya olarak bahsedilmektedir. HIP-zirkonya farkli ve 6zel
bir materyal degildir, Sadece sinterleme teknigidir ve kimyasal yapis1 non-HIP
zirkonya ile tamamen aynmidir. HIP, kapali bir sistemde yliksek 1s1 ve basincin
uygulandigi maliyetli bir sinterleme yontemidir. Non-HIP yontemine gére, materyalin
dayanikliliginda yaklasik %20’lik bir artisa sebep olur (Bugurman Yalim ve Tiirker,
2012).

HIP zirkonyadan tiretim yapilmasi1 daha uzun zaman alir ve frezelenmesi zordur.
Yogun sinterlenmis seramik bloklarin frezelenmesi sirasinda, seramik iizerinde
istenmeyen yiizeysel ve yapisal hatalarin olusma riski vardir. Bu diislince klinik
calismalarla heniiz kanitlanmamustir, aksine literatiirde bildirilen fraktiir olgular1 HIP

zirkon ile degil non-HIP zirkonya ile ilgilidir (Al-Amled ve ark., 2010).

Non-HIP zirkonya ise, basingsiz bir sekilde hazirlandigi i¢in daha p6roz bir yapi
sergilemektedir. Sinterleme islemi agindirma isleminden sonra yapildigindan, stresin
baslattig1 tetragonal fazin monoklinik faza doniisiimii ve buna bagli olarak yilizeyde
serbest monoklinik fazin bulunmasi 6nlenir. Her ne kadar bu faz doniisiimii ile ortaya
cikan sikistirict stresler ile dayaniklilik artsa da, bir¢ok tiretici zirkonya iizerinde
asindirma ve kumlama islemlerinin yapilmasini tavsiye etmemektedir (Akilli, 2010 ve

Bugurman Yalim ve Tiirker, 2012).

Zirkonyum implantlar, ¢ogunlukla CAD/CAM sistemi ile HIP sinterleme
yontemi kullanilarak iiretilmektedirler. Tek parca veya cift pargali zirkonya implant
sistemleri mevcuttur (Koutayas ve ark., 2009). Ayrica ¢ekim sonrasi immediat
uygulanan, kok formunu taklit eden zirkonya implantlar kisiye 6zel olarak
iiretilebilmektedir. Tek parca sistemlerde implant ve abutment bir biitlin halindedir ve
tek asamali cerrahi ile yerlestirilir. Cift pargali sistemlerde ise abutment,
0sseointerasyon siirecinin tamamlanmasinin ardindan ikinci bir cerrahi ile yerlestirilir

(Bankoglu Giingor ve ark., 2014).

Y-TZP miikemmel korozyon ve asinma direnci olan, bioinert, rezorbe olmayan

bir metal oksittir. Yiiksek biikiilme direncine (900-1200 MPa) sahiptir ve Young
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modiilii paslanmaz celiginkine yakindir. Yiiksek kirilma direnci, yiiksek
radyoopasitesi, diisiik 1s1 iletkenligi, dis renginde olmasi, millenebilmesi ve
biyouyumlulugun iyi olmasi gibi avantajlarinin yaninda bazi dezavantajlar1 da

mevcuttur (Bankoglu Giingor ve ark., 2014).

Zirkonya seramiklerin dezavantajlarindan biri “disiik sicaklik bozunmasi” (low
temperature degradation) yasamalaridir. Diisiik sicaklik bozunmasi (DSB) fenomeni
yaslanma olarak da adlandirilir ve su molekiilleri tarafindan tetiklenen zirkonya
yiizeyinde tetragonal fazdan monoklinik faza siirekli bir doniligiimdiir. Uzun siire
hidrotermal gerilim varliginda DSB olusmaktadir. DSB, ylizeyde piirlizlenme ve
mikrocatlak olusumuna sebep olarak zirkonyanin performansini ve giivenirliligini
olumsuz etkilemekte, ayrica kullanim émriinii kisaltmaktadir (Chevalier ve ark., 2007

ve Osman ve Swain, 2015).

Zitkonyumun diseti ile biyouyumlulugunu degerlendiren caligsmalarda;
zirkonyum yiizeyinde titanyuma gore daha az plak tutulumu saptanmis ve diseti
uyumunun titanyumdan daha iyi oldugu goriilmistir (Rimodini ve ark., 2002 ve
Scarano ve ark., 2004)

Kohal ve arkadaglari (2004), yaptiklari hayvan deneyine gore titanyum
implantlarla zirkonyum implantlarin osseointegrasyonu arasinda belirgin bir fark

olmadigi bildirmislerdir.

Zirkonya implantlar, metal alerjisi olan hastalarda, tek veya c¢ok iiyeli
restorasyonlarda  ve  estetik  beklentilerin  yiilksek  oldugu  hastalarda
kullanilabilmektedirler. Tiitlin tiriinleri kullanan, dis stkma ve gicirdatma alisgkanlig
olan, aktif periodontitisli hastalarda ve asir1 kemik yikiminin bulundugu hastalarda
kullanilmas1 oOnerilmemektedir. CAD/CAM teknolojisindeki gelismelerle beraber
bir¢ok dental alanda kullanilmaya baslayan zirkonyum, titanyum implantlarin estetik
dezavantajlarina alternatif sunan bir implant materyali olarak 6ne ¢ikmaktadir (Oliva
ve ark., 2010). Zirkonya implant destekli restorasyonlarda basari, dogru hasta segimine

ve dogru implant planlanmasina baghdir (Oliva ve ark., 2010 ve Wenz ve ark., 2008).
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1.10. implant Dis Hekimliginde Biyomekanik

Biyomedikal miihendislik, canli sistemlere miihendislik prensiplerini
uygulayarak hastalarin teshis, tedavi planlamasi ve rehabilitasyonunda yeni bir donem
baslatmistir. Biyomedikal miihendisligin bir dali olan biyomekanik, uygulanan
yiiklere karsi biyolojik dokularin verdigi yanit ile ilgilenmektedir. Biyomekanik,
biyolojik sistemlerin yapisal-islevsel iliskisini acgiklamak i¢in miihendislik
yontemlerini kullanmaktadir (Misch, 2015).

Implant tedavisinde birgok degiskenin bulunmasi bir tedavi felsefesinin digeri
ile mukayese edilmesini neredeyse imkansiz kilmaktadir. Yine de mekanik
kavramlarla, fizyolojik ve fizyolojik olmayan kuvvetler gibi konulari tanimlamak ve
anlamak miimkiin olmaktadir. Biyomekanik yaklasimlar sayesinde uzun donemde

hangi tedavinin daha basarili sonuglar verecegi 6ngoriilebilir (Misch, 2015).

1.11. Biyomekanik Kavramlar

1.11.1. Kuvvet

Kiitleli bir cisme hareket kazandiran, cisimlerin sekil, yon ve dogrultularini
degistiren etkiye kuvvet denir. Kuvvet vektorel bir niceliktir ve birimi Newton

(N)’dur.

Dis hekimliginde dislere ve restorasyonlara gelen kuvvetler malzeme biliminin en
cok ilgilendigi alanlardan birisidir. Dental literatiirdeki bir¢cok calisma disler iizerine
gelen 1sirma kuvvetleri ile ilgilidir Cigneme ve maksimum 1sirma kuvvetlerinin
blytikligl bireysel degiskenlikler gostermekle birlikte hastalarin ¢ogunlugunda
cigneme kuvvetleri, maksimum 1sirma kuvvetlerinden daha kiiciik degerlerdedir.
Yapilan ¢alismalar maksimum 1sirma kuvvetlerinin  200-3500 N arasinda

degisebildigini gostermistir (Craig ve Powers, 2002).

Kuvvet, implantlar tizerinde biiytikliik ve vektorel yon nicelikleri yoluyla etki

gbsterir. Implantlar iizerine {i¢ tip kuvvet etki eder. Baski (sikisma) kuvvetleri,
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kiitledeki partikiilleri birbirine sikistirma islevi yapar. Cekme (gerilme) kuvvetleri
objeleri birbirinden ayirir. Implantlar {izerinde makaslama kuvvetleri ise kaymaya

sebep olur (Misch, 2005).

Kemik iizerindeki en zararli etkiye sahip kuvvet makaslama tipi kuvvetleridir.
Kortikal kemik baski kuvvetlerine kars1 dayanikli, makaslama kuvvetlerine karsi ise
zayiftir. Kemigin en direngli oldugu kuvvet tipi, sikistirma kuvvetidir, kemigin gerilme

kuvvetlerine dayanimi sikistirma kuvvetinden %30 daha azdir (Misch, 2005).

1.11.2. Stres (Gerilme)

Birim alana uygulanan kuvvet miktarina stres denir. Stresin biiyiikligii
uygulanan kuvvetin biiyiikliigii ve kuvvetin dagildig: alana baghdir (Misch, 2005). Bir
cisme kuvvet uygulandiginda, cisim i¢inde kuvvetle ayni miktarda ancak ters yonde
bir tepki gerilmesi olusur. Kuvvet karsisinda olusan bu tepkiye stres adi verilir. Hem
uygulanan kuvvet, hem de igerideki gerilme direnci cismin tiim ylizeyine yayilir (Craig

ve ark., 1996).

Stres (S) = Kuvvet (F) / Alan (A) seklinde formiilize edilir. Birimi Paskaldir (Pa=
N/m2). Yapilan calismalarda gerilme birimi olarak genellikle megaPaskal

kullanilmaktadir. 1 MPa = 10 Pa esittir (Craig and Powers, 2002).

Bir cisme disaridan bir kuvvet uygulandiginda, cisim icerisinde i¢ gerilmeler
olusmaktadir. Bu i¢ gerilmeler ¢gekme(tensile), sikisma (compressive) ve makaslama
(shear) stresleri olmak iizere tice ayrilirlar (Adigiizel, 2010). Cekme stresi ayni
dogrultuda, fakat ters yonde iki kuvvetin; sikisma stresleri ayn1 dogrultuda ve aym
yonde iki kuvvetin cismi etkilemesi ile olusurlar. Makaslama kuvvetleri ise birbirine
paralel kuvvetlerin cismi etkilemesi ile olusmaktadir (Craig and Powers, 2002) (Sekil

1.1).
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Sekil 1.1. Gerilme tipleri a) ¢ekme stresleri b) sikisma stresleri ¢) makaslama stresleri

Kortikal kemik tarafindan en iyi sikisma stresleri tolere edilmektedir. Sikisma
stresleri kemik-implant arayiizii olusumunda olumlu etkiye sahipken, makaslama ve
gerilme stresleri ise implant kemik baglantisina olumsuz yonde etkilemektedir (Misch,

2005).

1.11.3. Gerinim (Strain)

Cisme gerilim uygulandiginda cismin birim boyutunda meydana gelen boyutsal
degisime denir. Gerinim ve gerilme birbirinden farkli niceliklerdir. Gerilim biiyiikliik
ve yonil olan bir kuvvet iken, gerinim bir kuvvet degil sadece bir biiyiikliiktiir

(Anusavice, 2003 ve Adigiizel, 2010).

¢ = Gerinim; AL = Boyutsal degisim; L= Cismin ilk uzunlugu (Sekil 1.2)
e=AL/L

Sekil 1.2. Gerinim (strain)

Gerinim, elastik, plastik veya elastik ve plastik sekillerde olabilir. Elastik
gerinim geri dontgiimliidiir. Yani stres ortadan kalkinca cisim eski haline doner,
plastik gerinimde ise cisimde kalict sekil degisikligi meydana gelir. Eger stres, birim

alan basina bileske kuvvetini asarsa, enerji veya ¢ekim kuvveti atomlarin tamamen
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ayrildig1 bir noktaya gelebilir. Bu durumda cisimde kopma ya da kirilmalar gortiliir

(Anusavice, 2003 ve Zaimoglu ve ark., 1993).

1.11.4. Gerilme-Gerinim Egrisi (Stres-Strain Diagrami)

Gerilme-gerinim egrisi, germe dayanikliligi (yield strength), son gerilme
dayanikliligr (ultimate tensile strength), kirilma dayanikliligi (fracture strength),
elastisite modiilii ve uzama (elongation) gibi materyal 6zelliklerini tanimlamak igin

kullanilan degerleri verir (Sekill.3).

Son Gerilme Dayaniklilif

i Bagarisizlik

‘\ Gerilim

Noktasi
Orant: Sinint
Elastik Limit

\ Elastisite Modold

Stress

Strain

Sekil 1.3. Gerilme-Gerinim Egrisi (Gladwin ve Bagby, 2000)

1.11.5. Elastisite (Young) Modiilii

Elastisite modiilii, gerilmenin gerinime oranidir. Gerinimin birimi olmadigindan

otiirti birimi gerilmenin birimi ile aynidir. Birimi MPa’dir (Craig and Powers, 2002).

Yiiksek bir elastisite modiiliine sahip bir cisim, ayni kuvvetler altinda, diisiik
elastisite modiiliine sahip bir cisimden daha az deformasyona ugrar (Adigiizel, 2010).

Elastisite modiilii arttik¢a cismin katilig1 da artar (Craig and Powers, 2002).

Her malzemenin elastisite modiilii kendine 6zgiidiir (Ulusoy ve Aydin, 2005;

Bsliim 10).
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1.11.6. Hooke Yasasi

Malzemeye kuvvet uygulandiginda, malzemede meydana gelen uzamalarin
elastik smirlar iginde, gerilmelerle dogru orant1 oldugunu sdyleyen yasadir. Kuvvet ile
meydana getirdigi uzama arasindaki basit lineer baglanti, ilk defa Ingiliz matematikgi

Hooke tarafindan 1678 yilinda ortaya konulmustur.

Hooke yasasina gore; Cismin toplam uzamasi= Al = FI /AE olarak formiilize edilir.
F: cismi uzatan kuvvet; lo: cismin ilk boyu; A: cismin kesit alani; E: cismin elastisite
modiilii (Sekil 1.4).

Sekil 1.4. Hooke Yasasi

1.11.7. Poisson Katsayisi

Bir yonde sekil degistirmeye maruz kalan her cisim, diger yonde de ayni tiirde
bir sekil degistirme gosterir. Poisson katsayisi (v), elastik sinirlar igerisinde bir cisme
uygulanan belirli kuvvet altinda materyalde olusan lateral gerinimin, aksiyel gerinime
orani Olarak tanimlanmaktadir (Sekil 1.5). Biitiin malzemeler igin 0-0,5 arasinda bir

degerdir (Adigiizel, 2010 ve Sakaguchi ve Powers, 2011).

Sekil 1.5. Poisson katsayis1 formiilii
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1.11.8. Lineer Cisim

Gerilme ve gerinimin egrisinin oranti siirina kadar dogru orantili oldugu,

sonrasinda non-lineer 6zellik gosteren cisimlerdir (Sakaguchi ve Powers, 2011).

1.11.9. Son Elastik Deformasyon Noktasi (Yield Strength/Yield Point)

Plastik deformasyonun basladig1 dlgiilebilen en kiiglik gerilme degeridir. Dental
titanyum implant alasimlarimin son elastik deformasyon noktast 1119 MPa’dir

(Powers ve Sakaguchi, 2006).

1.11.10. izotropi ve Anizotropi

Ucg asal eksen yoniinde (x,y,z) benzer davranis gdsteren malzemeler izotropik,
farkli  elastik  Ozellikleri ~ gOsteren  malzemelere  anizotropik  olarak
adlandirilmaktadirlar. izotropik cisimlerin elastik 6zellikleri iki malzeme sabitiyle
(elastisite modiilii ve Poisson katsayisi) ifade edilebilir. Anizotrop cisimler ise farkli

dogrultularda farkl: elastiklik modiiliine sahiptirler (Geng, 2001).

Ug asal eksenden ikisi {izerinde benzer ézellik gdsteren malzemelere transvers
izotropik adi verilir. Baz1 aragtirmacilar kemik dokusunun transvers izotropik
oldugunu ileri siirerken, digerleri kemigin anizotropik oldugunu savunmaktadirlar.
Ashman ve Van Buskirk (1987), alt ¢enenin mandibular kavsi etrafindaki kiitlesel

dogrultusu ile transvers izotropik oldugunu ortaya koymuslardir.

1.11.11. Homojen Cisim

Yapisal her elamaninda aynmi ozelligi gosteren, noktadan noktaya elastik

ozelliklerinin degismedigi kabul edilen cisimlerdir (Sakaguchi ve Powers, 2011).
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1.11.12. Asal Gerilme (Principle Stres)

Uc boyutlu bir elemana x,y,z diizlemlerinde biri normal ikisi makaslama tipi
kuvvet etki etmektedir. Ug boyutlu bir elemanda en biiyiik stres degerleri, biitiin
makaslama stres bilesenlerinin sifir oldugu durumda olusmaktadir (Sekil 1.6). Bir
eleman bu konumda oldugunda olusan basma ve ¢ekme streslerine “asal gerilme”

denilmektedir.

z z
A oo A

Tt

ﬁ@// Tz / a1

T

- ETW
T | Ty
J.KX 0-2
--—Y 4
X X

Sekil 1.6. Ug boyutlu elemana etki eden asal gerilme degerleri

Asal gerilmeler; minimum, ara ve maksimum asal gerilmeler olmak iizere iige
ayrilirlar. “c1” en biiyiik pozitif degeri, “c3” en kiigiik degeri ,“62” ise ara degeri
gostermektedir. Bu degerler; “c1 > 062 > 63" seklinde siralanmaktadir. “c1” en yiiksek
¢ekme streslerini temsil eder, pozitif bir degerdir; “63” ise en yiiksek basma streslerini

temsil eder ve negatif bir degerdir (Kursunoglu, 2011).

1.11.13. Von Mises Gerilmesi (Von Mises Stres)

Von Mises gerilmesi; ¢ekilebilir malzemeler i¢in, sekil degistirmenin baslangici
olarak tanimlanir. Bir yapinn belli bir boliimiindeki i¢ enerji, Yield noktasin asarsa,
yapt bu noktada sekil degistirir. Von Mises gerilmesi, ii¢ asal gerilme degeri

kullanilarak asagidaki gibi formiilize edilmistir (Kursunoglu, 2011).

6=[((cl1-062)2+ (62-063)2 + (63-61)2)/2] "%
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1.12. Dis Hekimliginde Kullanilan Biyomekanik Yontemler

Dis hekimligi biliminde, ag1z icerisinde meydana gelen kuvvetlerin iyi anlasilip
analiz edilmesi, yonlendirmesi ve dokularin dayanabildigi fizyolojik sinirlar igerisinde
tutulabilmesi ve yapilan restorasyonlarin oral rehabilitasyon ilkelerine uygun olmasina

0zen gosterilmesi gerekir (Ulusoy ve Aydin, 2005; Boliim 5).

Yapilan restorasyonlarin basaris1 igin, kullanilan materyallerin mekanik
Ozelliklerinin ve bu materyallerin kuvvetler karsisindaki gerilmelerinin bilinmesi
gerekmektedir. Canli bir organizma iizerinde kuvvetlerin gosterilmesi oldukc¢a zor,
hatta bazen imkansizdir. Bu durumlarda canli dokularin modellemelerinin yapildigi ve
bu modeller {izerinde kuvvetin yogunlastigi bolgelerin tespit edilebildigi in-vitro

kuvvet analizi ¢alismalar1 deger kazanmistir (Ramoglu ve Ozan, 2014).

Dis hekimliginde kullanilan kuvvet analiz yontemleri sunlardir:

Fotoelastik Kuvvet Analiz Y 6ntemi

Gerilim Olger (Strain Gauge) Kuvvet Analiz Yontemi
Kirilgan Vernik (Brittle Lacquer) Kuvvet Analiz Y 6ntemi
Holografik Interferometri ile Kuvvet Analiz Y6ntemi
Termografik Kuvvet Analiz Yontemi

Radyotelemetri Kuvvet Analiz Yontemi

N oo g bk~ w D

Sonlu Elemanlar (Finite Element) Kuvvet Analiz Yontemi
(Ulusoy ve Aydin, 2005; Boliim 5)

1.12.1. Fotoelastik Kuvvet Analiz Yontemi

Geometrik yapida olmayan karisik yapilar icerisinde olusan mekanik i¢ baski ve
gerilimleri gozle goriilebilir 151k taslaklar1 haline getirme esasina dayanan bir analiz
yontemidir. Saydam cisimler i¢inden gecen 15181n, ¢ifte kirilmasi olayina dayanan
optik bir sistemdir. Polarize 151k demeti, lizerine kuvvet uygulanmis fotoelastik bir
materyalden gecerken, materyali farkli hizlarda kateden dikey titresimlere doniisiir. Bu

durum polariskop cihaz1 yardimiyla gozlenip resmi c¢ekilebilir ve olusan gerilme
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diizeyleri tespit edilebilir (Ulusoy ve Aydin, 2005; Boliim 5). Yiiklenmis modelden
alinmis kesitler polariskop cihaziyla incelendiginde kuvvete maruz kalan bolgelerde
kuvvetin lokalizasyonu ve yogunlugu hakkinda bilgi veren izokromatik c¢izgiler
goriiliir. Cizgilerin sayis1 ne kadar fazlaysa gerilim biiyiikliigii o kadar yiiksektir. Bu
analiz sonucunda muhtemel zayif noktalar, kirilma bdolgeleri ve kuvvet etkisiyle

olusabilecek biyolojik degisiklik bolgeleri belirlenebilmektedir (Aydin ve ark.,1995).

Aragtirllan modelin yiizeyinde ve hacminde istenilen kesitte gerilme ve
deformasyon alanlarinin bulunabilmesi, gerilmenin biriktigi bolgelerde detayli l¢iim
yapilabilmesi, yiiksek hassasiyet ve sonuglarin giivenilirligi, 6l¢imlerin ve elde
edilmis verilerin islemlerinin basitliginden dolay1 bu metod sikc¢a tercih edilmektedir

(Ozkir, 2007).

Dis hekimligi alaninda streslerin biyomekaniginin anlasilmasinda siklikla
kullanilmasina ragmen bu yontemin de bazi smirlamalar1 mevcuttur. Caligmalarda
kemigi taklit eden rezin materyal homojen ve izotropik bir yapiya sahipken, gercekte
kemik yapis1t homojen veya anizotropik degildir. Fotoelastik rezin materyal streslerin
artmasina sebep olmaktadir. Bu nedenlerden dolayir elde edilen sonuglar gergek
degerlerle benzerlik gostermeyebilir. Bununla birlikte caligmalardan elde edilen
sonuglarin 1s1¢inda, implantlarin ve kemigin stres altindaki davranislart ile ilgili

bilgiler elde edilebilir (Ozkir ve Terzioglu, 2012).

1.12.2. Gerinim Olcer (Strain Gauge) Kuvvet Analiz Yontemi

Yiik altindaki yapilarda olusan dogrusal sekil degisikliklerinin tespitinde
gerinim Olgme cihazlarindan yararlanilir. Sekil degistirme elemani1 olan birim
uzamalar degisik prensiplerle tasarlanan elemanlarla Olgiiliir. Mekanik, optik,
elektriksel, akustik ve pnomatik gerinim dlgerler mevcuttur (Ulusoy ve Aydin, 2005;

Béliim 5).

Pratikte en ¢ok kullanilan gerinim Olgerler elektriksel olandir. Elektriksel

gerinim olgerler, cisime uygulanan ¢ekme veya sikistirma kuvvetlerinin, yapi iginde
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elektriksel direnci arttirmasi ya da azaltmasina bagli olarak c¢aligirlar. Yapi iginde
olusan stres miktar1 elektriksel direngteki olusturdugu degisimlerin 6l¢iimii
Wheatstone kopriisii konfiglirasyonu ile yiikselticiye aktarilarak yapilir (Assungdo ve

ark., 2009 ve Karl ve ark., 2009).

Yontem, in-vivo uygulamalarda kullanilabilmesi, nicel degerlendirmelerin
yapabilmesi ve verilerin matematiksel islemler i¢in kullanilabilmesi gibi avantajlara
sahiptir. Gerinim 6lgerlerin boyutlarindan dolay1 kiigtik cisimlerde kullaniminin sinirh
olmasi ve farkli kuvvetlerin tek yonlii gerinim dl¢iimlerinde benzer sonuglara sebep

olabilmesi yontemin dezavantajlaridir (Karl ve ark., 2009).

Klinik dngoriilerin elde edilmesi i¢in implant biyomekaniginin anlasilmasinda
gerinim Olcer kuvvet analiz yontemi yaygin olarak kullanilir. In-vivo oOl¢timlerin

yapilabilmesine izin veren tek yontemdir (Sahin ve ark., 2002).

1.12.3. Kirilgan Vernik Kuvvet Analiz Yontemi

Bu yontemde analizi yapilacak modele 6zel bir vernik uygulanarak, firinlanir.
Sonra modele yiikleme yapilir. Kuvvetlerin yogunlastigi bolgelerde goriilen ¢catlamalar

kuvvet hatlarinin dogrultusu hakkinda bilgi verir (Ulusoy ve Aydin, 2005; B6liim 5).

1.12.4. Holografik Interferometri ile Kuvvet Analiz Yontemi

Bir cismin {i¢ boyutlu goériintiisiiniin lazer 1g1m1 kullanilarak holografik film
tizerine kaydedilmesini saglayan optik bir yontemdir. Test modeli lizerinde herhangi
bir hasara yol agmadan, cismin ¢ogunlukla gercek boyutlarinda incelenebildigi, yilizey
deformasyonlar1 nanometre (nm) boyutunda algilanarak, kaydedilebildigi hassas bir

yontemdir (Ulusoy ve Aydin, 2005; B6lim 5).
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1.12.5. Termografik Kuvvet Analiz Yontemi

Bu yontem Lord Kelvin tarafindan bulunan “homojen, izotropik bir materyalin
periyodik olarak yiliklenmesiyle birlikte ortaya c¢ikan 1s1 degisiklikleri materyalin
belirli noktalarindaki asal streslerin toplami ile dogrudan orantilidir” ilkesine
dayanmaktadir. Bu metod igin gerekli olan periyodik yiikleme frekansina ¢igneme
esnasinda ulasilabilirken, dental implantlarin statik yiiklenmesi gibi durumlarda

gerekli yiiklenme frekansi elde edilememektedir (Ulusoy ve Aydin, 2005; B6lim 5).

1.12.6. Radyotelemetri ile Kuvvet Analiz Yontemi

Bu metod birlesik bir donanim ve yazilim yardimiyla elde edilen verilerin,
herhangi bir materyale baglantis1 olmadan iletimine dayananir. Gerinim Olcerde
olusan diren¢ farkliliklar1 wvoltaji diisiislerine sebep olur. Bu diisiisler
radyotelemetrinin frekansini etkileyerek ve sonuglar1 olusturmaktadir (Ulusoy ve

Aydin, 2005; B6liim 5).

1.12.7. Sonlu Elemanlar (Finite Element) Stres Analizi Yontemi

Sonlu Elemanlar Stres Analizi (SESA) yontemi 1960’1 yillarin baginda
havacilik ve uzay endistrisinde yasanan yapisal problemlerin ¢oziimil i¢in
gelistirilmistir. Gilinlimiize kadar yapisal analiz, 1s1 transferi, akigkanlar mekanigi,
kiitle transportu ve elektromanyetizma gibi konulari da igine alarak kapsami

genislemistir (Geng ve ark, 2001).

SESA yontemi biyomekanik sistemin gergege uygun matematiksel modelinin
olusturularak, bu modelin bilgisayar ile ¢oziimlenmesi esasina dayanir (Ulusoy ve
Aydin, 2005; Bolim 5). Bu yontem klasik analitik yontemlerle ¢oziilemeyecek

diizeyde karmasik problemlerin ¢éziimiinde kullanilir (Assung¢ao ve ark., 2009).

SESA yontemi, her ne kadar karmasik geometriye sahip miihendislik yap1
sistemleri icin gelistirilmis olsa da bilgisayar teknolojisinin gelisimiyle dishekimligi

biyomekaniginde de uygulama alani bulmustur (Adigiizel, 2010). 1960’larin sonunda
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Ledney ve Huang’in bir dis modelini matematiksel olarak olusturmasiyla kullanilmaya
baslanan yontem, 1970°1i yillarda Farah ve arkadaslarinin yaptigi caligmalarla dis
hekimligindeki yerini almaya baslamistir (Ramoglu ve Ozan, 2014). Dental
implantoloji alaninda ise ilk defa 1976 yilinda Weinstein ve arkadaslari tarafindan

uygulanmis ve sonrasinda bu alanda kullanimi hizla yayginlagsmistir (Geng ve ark,
2001).

Dental implantlarin basaris1 kemikte hangi tip gerilimlerin olustugu ile ilgilidir.
Cigneme esnasinda olusan aksiyal kuvvetler ve donme momentleri implantlarda ve
cevre kemik dokusunda ¢esitli stresler olusturmaktadir. Dental implantlarin basar1 ve
basarisizliginda anahtar faktdr hangi streslerin kemige aktarildigidir. Implantlardan
kemige iletilen stres, yiiklemenin tipine, kemik-implant arayiizeyine, implantlarin gap1
ve boyuna, implantin yiizey 6zelliklerine, protezin tipine ve ¢evreleyen kemigin kalite
ve kantitesine baglidir. SESA implantin kortikal kemikle olan temas yiizeyinde ve
implant apeksinin ¢evreleyen trabekiiler kemikte olusan stres dagilimi hakkinda bilgi

verir (Geng ve ark., 2001).

1.12.7.1. Sonlu Elemanlar Stres Analiz Yonteminin Avantajlar

Sonlu elemanlar stres analiz yonteminin diger stres analizi yontemlerine gore

birgok avantaji1 bulunmaktadir:

1. Diizgiin geometriye sahip olmayan kati cisimler rahatlikla modellenebilir.

2.  Yazilimlar sayesinde, gercek yapiya en yakin modeller olusturulabilir.

3. Baglanti noktas: fazla olan cisimler (delikli veya koklere sahip) rahatlikla
¢Oziimlenebilir.

4. Yapisinda degisik malzeme ve geometri Ozelliklerini barindiran cisimlerin
analizleri yapilabilir.

5. Hem gerilim dagilimlar1 hem de deplasmanlar birlikte ve ¢cok hassas olarak elde
edilebilir.

6. Uygulanan kuvvetlerin, malzeme o6zelliklerinin ve geometrilerinin kolayca
degistirilebilmesi ve analizin kolayca tekrarlanabilmesi miimkiindiir.

7. Analiz sonuglari ¢ok kisa siirede elde edilebilir.
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Sinir sartlari oldukga kolay uygulanir.
Karmasik yapilarda ve problemlerde sebep-sonug iliskilerini hesaplamak i¢in ¢ok
etkin bir sekilde kullanilabilir, analitik ve deneysel metodlardan ¢cok daha hassas

sonuclar vermektedir.

(Adigiizel, 2010; Logan, 2007; Ulusoy ve Aydin, 2005; Bolim 5 ve Ramoglu ve
Ozan, 2014)

1.12.7.2. Sonlu Elemanlar Stres Analiz Yonteminin Dezavantajlari

6.

Analizlerin yapilabilmesi i¢in gerekli olan donanima sahip bilgisayar ve software
programlarinin maliyet iicretleri fazladir. Gelisen teknolojiyle dogru orantili
olarak mevcut olan software programlarmin diizenli olarak giincellenmesi
gerekmektedir.

Bu yontemde yapilan arastirmalarin dogrulugu, malzeme &zelliklerinin sisteme
yiiklenmesi gibi kilit noktalara baglidir.

Geometrinin modellemesi, malzeme ozellikleri, destek kosullar1 ve yiikleme
sartlar1 olduk¢a Ozneldir ve analistin kararina ¢ok baglidir. Ayn1 problem, ayni
bilgisayar programi ile farkli analistler tarafindan ¢oziimlendiginde, ¢ogu zaman
sonuglarda farkliliklar elde edilebilir.

Dogru bir analiz i¢in matematik model sisteminin, mutlaka ger¢ege yakin olmasi
saglanmalidir.

Iyi bir sonlu eleman modeli olusturabilmek igin mesleki bilgi, degerlendirme
kabiliyeti ve tecriibe gerekir.

Analiz sonuglarin1 diizenlemek ve yorumlamak ugrastirici ve zordur.

(Geng ve ark, 2008 ve Ramoglu ve Ozan, 2014)
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1.12.7.3. Sonlu Eleman Stres Analiz Yonteminin Asamalari

On islem asamas: (Pre-processing)

Incelenecek modelin elde edilmesi asamasidir. Kat1 modelin olusturulmasinda
farkli yontemler kullanilabilir. En sik kullanilan yontemlerden biri MR ve CT
goriintlilerinin bilgisayar ortamin aktarilmasi digeri koordinat belirleme cihazlariyla
elde edilen nokta ve yiizey verilerinden model olusturulmasidir. Bu yontemlerden biri
kullanilarak bilgisayar ortaminda modelin olusturulmasi ile ilk agsama gergeklestirilmis
olunur (Ebrahimi, 2012; Chapter 1; Geng ve ark., 2001; Moratal, 2010 ve Ramoglu ve
Ozan, 2014). Gerekli olan programlarin kullanilmasi sonrasinda, analizi yapilacak
olan yapi; boyutuna ve geometrisine uygun olarak parcalara boliiniir. Bu parcalar
“eleman” (element) ad1 verilen basit geometrik sekillerdir. Elemanlar tek boyutlu (diiz
cizgiler), iki boyutlu (iiggenler, eskenar dortgenler) veya ii¢ boyutlu (piramit veya
prizma) ve degisik sekillerde olabilirler (Sekil 1.7). Elemanlar belli noktalardan
birbirleriyle baglanir ve bu kose noktalar1 “diigim” (node) olarak tanimlanir

(Ebrahimi, 2012; Chapter 2 ve Shetty ve ark., 2010).
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2 - dimensional
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4-node 10-node 20-node
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= %
7-node 16-node 29-node
Hexahedral @ @ @
8-node 20-node 32-node

Sekil 1.7. Cesitli elementler ve sahip olabilecekleri diiglim sayilar1 (Shetty ve ark.,2010)

Diigiim noktalarinin ve elemanlarin koordinatlari ag (mesh) olusturma islemi ile
belirlenir. Ag yapisi tiretimi (mesh generation) programlar tarafindan otomatik
yapilabildigi gibi kullanici tarafindan da ag yapisi olusturulabilir. Ag yapisi tiretme
konusunda kullanict istedigi bolgelerde eleman yogunlugunu degistirebilir. Eleman
sayisinin artmasi, sonucun ger¢ege daha yakin olmasmna olanak saglarken, hata
ihtimalini de arttirmaktadir. Onemli olan modelin nasil en iyi seklide kii¢iik parcalara

boliinerek, ag yapisi olusturulacagidir (Adigiizel, 2010).

Olusturulan ag yapis1  “matematiksel model” olarak da adlandirilir.
Matematiksel modeli olusturan elemanlar sanal stresler altinda gerilme ve sekil
degistirmelerini  bagli bulunduklar1 diger elemanlara aktararak onlarin da
etkilenmelerine sebep olurlar. Ag yapisinin olusturulmasindan sonra cismin nereden
sabitlendigi ve kuvvetin hangi boélgeden uygulandigini gosteren siir kosullari
(boundary conditions), streslerin ve deplasman hareketlerinin sinir ifadelerini kapsar.
Analizin yapilacagi cismin hangi bdlgesinden kuvvet uygulanacagina gore smir

sartlar1 belirlenir (Adigiizel, 2010 ve Ebrahimi, 2012; Chapter 2).
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Verilerin software programina yiiklenmesi (analiz):

Bu asamada olusturulan matematiksel modellerdeki farkli yapilarin materyal
ozellikleri, yiikleme kosullar1 ve sinir sartlar1 tanimlanmalidir. Materyal 6zelliklerin
belirlenmesinde elastisite modiilii, Poisson oranlar1 analizin inceledigi konuya goére
genlesme katsayisi, termal iletkenlik, siirtiinme katsayisi gibi degerler de kullanilabilir.
Yiikleme kosullarmin belirlenmesi ile birlikte uygulanmasi diisiiniilen kuvvetin
siddeti, yonii ve agist belirlenir (Ebrahimi, 2012; Chapter 2). Matematiksel modeli
olusturan her eleman, analizi planlanan ana modelin tiim 6zelliklerine sahip oldugu
icin bu elemanlarin yiiklemeler altinda gosterdikleri tepkiler yapinin biitiiniini taklit

eder. Yiiklemeler altinda elde edilen veriler programda depolanir (Ramoglu ve Ozan,
2014).

Son islem asamasi (Post-processing)

Her elemanin i¢ ¢dzlimlemesinden tiim yapinin ¢oziimlenmesine bilgisayar
programlar1 yardimiyla ulagilir. Sonlu elemanlar stres analizinin yorumlanmasinda
kemik ve implantin detayli geometrisi, materyal 6zellikleri, sinir kosullart ve implant
kemik ara yiizeyinin 6zelligi sonuglar1 etkilemektedir (Geng ve ark., 2001). Analiz
sonucunda elde edilen stres degerleri matematiksel hesaplamalar sonucunda elde
edilmektedir ve bu degerlerin varyansi bulunmamaktadir. Bu nedenle bu degerlerin
istatistiksel analizi yapilamamaktadir. Sonuglar dikkatli sekilde incelenerek
yorumlanir. SESA yonteminde stresin sayisal degeri dogru olmayabilir ama stresin
hangi bolgede ve ne kadar olusacagi sorusuna cevap bulunabilmektedir (Tagkinsel ve

Glimis, 2014).
Sonlu eleman analiz yonteminde, her bir alt yapinin ¢éziimlenmesi; yapinin

biitiinliiglin ¢oziimlenmesi ile sonuglar elde edilir. Farkli yiikkleme kosullar1 altinda

yapilan analizler neticesinde farkli degiskenlere iliskin veriler elde edilebilir. Bu
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veriler, asal gerilimler, aksiyal gerilimler, yer degistirme degerleri (displacements),

deformasyon degerleri veya esdeger gerilimler (equivalent stresses)’dir.

Calismamizda, ii¢ boyutlu sonlu elemanlar stres analizi i¢in Algor Fempro
(ALGOR, Inc. 150 Beta Drive Pittsburgh, PA 15238-2932 USA) bilgisayar yazilimi
kullanilmistir. Bu yazilim, ayni1 anda olusan 25 farkl: stresin degerini verebilmektedir.
Sonlu elemanlar stres analizinde en ©nemli nokta, dogru kesitler elde edip,
diigtimlerdeki stres miktarinin dogru bir bigimde degerlendirilmesi ve diger 6rneklerle

kiyaslama yaparak anlamli sonuglarin elde edilmesidir.
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2. GEREC VE YONTEM

Bu tez ¢alismasi Ankara Universitesi Dis Hekimligi Fakiiltesi ve Ay Tasarim
Ltd. Sti. laboratuvarinda gergeklestirilmistir. Calismamizda ii¢ boyutlu sonlu

elemanlar stres analiz (SESA) yontemi kullanilarak, statik lineer analiz yapilmistir.

Caligmamizda ti¢ farkli implant materyalinden (titanyum, zirkonyum, titanyum
zirkonyum alasimi) implant uzunlugu sabit tutulmak kosuluyla, en ince 3,00 mm en
kalin 5,00 mm olmak iizere degisen ¢aplarda modellemeler yapilmistir. Cap artisi, her
bir materyal i¢in 3,00 mm’den baslanarak 0,10 mm arttirilarak 5,00 mm’ye kadar
devam ettirilmistir. Her implant materyali i¢in 21 olmak iizere toplamda 63 model elde
edilmistir. Her bir modele aynm1 senaryoda 45° aciyla 100 N yiikleme kosulu
uygulanarak, toplam 63 adet ¢alisma grubu olusturulmustur (Cizelge 2.1).

Cizelge 2.1. Aym yiikleme kosuluna sahip ¢aligma gruplari

implant implant implant
model cap1 fme model cap1 galigma model cap1 galigma
(mm) grubu (mm) grubu (mm) grubu
Til 3,00 1 Zrl 3,00 22 Ti-Zr 1 3,00 43
Ti2 3,10 2 Zr2 3,10 23 Ti-Zr 2 3,10 44
Ti3 3,20 3 Zr3 3,20 24 Ti-Zr 3 3,20 45
Ti4d 3,30 4 Zr 4 3,30 25 Ti-Zr 4 3,30 46
Ti5 3,40 5 Zr5 3,40 26 E Ti-Zr 5 3,40 47
Ti6 3,50 6 Zr6 3,50 27 % Ti-Zr 6 3,50 48
Ti7 3,60 7 Zr 7 3,60 28 = | Ti-Zr7 3,60 49
Ti8 3,70 8 Zr8 3,70 29 ; Ti-Zr 8 3,70 50
= [Ti9 3,80 9 % Zr9 3,80 30 E Ti-Zr 9 3,80 51
E Ti 10 3,90 10 > | Zr10 3,90 31 Zz |Ti-Zr10| 3,90 52
<Zﬁ Till 4,00 11 % Zrll 4,00 32 g Ti-Zr11| 4,00 53
E Til2 4,10 12 § Zr12 4,10 33 & |Ti-Zr12| 410 54
= |Til3 4,20 13 ] |Zr13 4,20 34 N | Ti-zr13| 4,20 55
Til4 4,30 14 Zr 14 4,30 35 % Ti-Zr14 | 4,30 56
Ti 15 4,40 15 Zr 15 4,40 36 E Ti-Zr15| 4,40 57
Ti 16 4,50 16 Zr 16 4,50 37 ﬁ Ti-Zr16 | 4,50 58
Til7 4,60 17 Zr 17 4,60 38 ‘= [ Ti-Zri7| 4,60 59
Ti 18 4,70 18 Zr 18 4,70 39 Ti-Zr 18| 4,70 60
Ti 19 4,80 19 Zr19 4,80 40 Ti-Zr19| 4,80 61
Ti 20 4,90 20 Zr 20 4,90 41 Ti-Zr20| 4,90 62
Ti2l 5,00 21 Zr21 5,00 42 Ti-Zr21| 5,00 63
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Uygulanan kuvvetler sonucunda kortikal ve trabekiiler kemigin en iist
seviyesinde olugan maksimum ve minimum asal gerilmeler, implant ve vidasinda

meydana gelen von Mises gerilme degerleri incelenmistir.

Uc boyutlu ag yapisinin diizenlenlenerek homojen hale getirilmesi, ii¢ boyutlu
kat1 modellerin olusturulmasi ve sonlu elemanlar stres analizinin yapilabilmesi igin
Intel Xeon ® R CPU 3,30 GHz islemci, 500 GB harddisk, 14 GB RAM donaniml1 ve
Windows 7 Ultimate Version Service Pack 1 isletim sisteminin kullanildigi
bilgisayardan, Rhinoceros 4.0 (3670 Woodland Park Ave N, Seattle, WA 98103 USA)
3 boyutlu modelleme yazilimindan, VRMesh Studio (Virtual Grid Inc, Bellevue City,
WA, USA) ve Algor Fempro (ALGOR, Inc. 150 Beta Drive Pittsburgh, PA 15238-
2932 USA) analiz programlarindan faydalanilmistir.
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2.1. Sonlu Elemanlar Stres Analizinde Kullanilacak Modellerin Hazirlanmasi

2.1.1. implant ve Abutment Modellemesi

Calisgmamizda implantlar 3,00 mm c¢aptan bagslanarak 5,00 mm c¢apa kadar

modellenmistir. Her model arasindaki ¢ap artis1 0,10 mm’dir (Sekil 2.1).

Sekil 2.1. Calismamizda kullanilan implant modelleri (21 adet)
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Calismamizda Straumann® Bone Level (Institut Straumann AG, Basel,
Switzerland) implant tasarimi 6rnek alinarak modelleme yapilmistir. Implant uzunlugu
tiim modellerde 10 mm olarak sabit tutulmustur. Modellemede implant yiv tasarimi

dikkate alinmamistir (Sekil 2.2).

Vida ve abutment boyutlar1 da tim modellerde sabit tutulmustur. Abutment
yiiksekligi 5 mm’dir. Implant ve abutment vida aracihigi ile birbirine baglanmustir
(Sekil 2.3).

Ana model Sekil 2.2°deki gibi tswmlandiktan sonra, VRMesh yaziliminda

modifiye edilmesiyle, calismada kullanilan diger modeller hazirlanmistir.

Sekil 2.2. a) yivsiz implant modeli  b) abutment modeli c) vida modeli  d) implant ve
abutment modeli
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Sekil 2.3. implant, abutment ve vidanin kesitsel goriintiisii

2.1.2. Kortikal ve Trabekiiler Kemigin Modellenmesi

Implant modellendikten sonra, yapilacak stres analizinde implant modellerini en
az 1 cm kalinliginda ¢evreleyen kemik dokusunun modellenmesine gegilmistir. Bu
amacla 40 mm x 30 mm x 20 mm olgiilerinde kutu seklinde kemik modellemesi
Rhinoceros 4.0 programi kullanilarak yapilmistir. Elde edilen kemik modelinin 2
mm’lik iist kismi ofset yontemi ile kortikal kemik olarak modellenmistir. Kortikal ve
trabekiiler kemik tanimlandiktan sonra modellenmis olan implant modeli kemik

dokularindan Boolean yontemi ile ¢ikartilmistir (Sekil 2.4.).
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Sekil 2.4. a) trabekiiler kemik b) kortikal kemik c) kemik modeli

Bu asama ile implantlarin kemik igerisindeki yapisinin modellenmesi
tamamlanmistir. Her bir modeldeki implant, kemik modelin merkezinde

konumlandirilmistir (Sekil 2.5).

Sekil 2.5. Kemik modelin merkezinde konumlandirilmis implant modeli

2.2. Matematiksel Modellerin Elde Edilmesi

Matematiksel model, geometrik modellerin mesh olarak adlandirilan basit kiigiik
pargalara bdliinmesi ile olusmaktadir. Ilk mesh uygulamasindan sonra (mesh
generation) dik acili ve dar yiizeyler gibi riskli bolgelerdeki elemanlar kontrol edilir
ve bu bolgeler ¢izgisel elemanlardan arindirilarak (mesh simplification) diizenli hale
getirilir.
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Calismamizda Rhinoceros 4.0 programinda yapilan modellemeler, matematiksel
modellemelerin olusturulmasi igin, ii¢ boyutlu koordinatlar1 korunarak .stl formatinda
Algor Fempro yazilimma aktarilmistir. Ug boyutlu modelleme programlari igin .stl
formati1 evrensel nitelik tasimaktadir. Stl formatinda diigtimlerin koordinat bilgileri de
saklanmakta, programlar arasinda aktarimda bilgi kaybi1 yasanmamaktadir.
Matematiksel modellerin yaratilmasinda bricks ve tetrahedral kati modelleme sistemi
kullanilmistir. Algor Fempro programi modelde olusturabildigi kadar sekiz diigimlii
elemanlar kullanilmistir. Sekiz diigiimlii elemanlarin gerekli ayrintiya ulasamadigi
veya modellerdeki yapilarin merkezine yakin bélgelerde gerekli durumlarda yedi
digimli, alt1 digiimli, bes diigiimli ve dort diigiimlii elemanlar kullanilmistir. Bu
modelleme yontemi sayesinde hesaplamayi kolaylastirmak iizere miimkiin olan en
yiiksek diiglim noktali elemanlar ile en yiliksek kalitede ag yapist olusturulmasi

hedeflenmistir.
Calismanin gergekci sonuglar vermesi i¢in programin el verdigi 6lciide, implant
modelinin boyutlarini goz 6niine alarak miimkiin oldugunca fazla eleman yaratilmaya

calisilmgtir.

Calisma modellerine gore matematiksel modellerde kullanilan diigiim ve eleman

sayilar1 Cizelge 2.2°de verilmistir.
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Cizelge 2.2. Modellerdeki eleman ve diigiim sayilari

Model implant ¢ap1 (mm) Eleman sayisi Diigiim sayis1
3,00 37053 64108
3,10 35471 66126
3,20 37332 68692
3,30 42674 75342
3,40 41614 72439
3,50 42479 73562
3,60 43853 74343
3,70 47101 81457
3,80 45405 77624
3,90 48990 85226
4,00 48869 87378
4,10 53012 92090
4,20 56721 95476
4,30 55115 87816
4,40 56185 92133
4,50 56982 96539
4,60 52308 106267
4,70 54317 109777
4,80 58187 121911
4,90 54042 109951
5,00 59747 117543

2.3. Malzeme Ozelliklerinin Tanimlanmasi:

Caligmamizdaki kullanilan tlim malzemeler homojen, izotropik ve lineer kabul

edilmistir. Calismamizda kullanilan modelleri olusturan yapilarin fiziksel 6zelliklerini

tanimlayan materyal (elastisite modiilii ve Poisson katsayisi) degerleri ¢izelgede

verilmistir (Cizelge 2.3).

Cizelge 2.3. Kullanilan materyallerin elastisite modiilleri ve Poisson katsayilar

Materyal Elastisite modiilii | Poisson katsayis1 | Kaynak

Kortikal kemik 13,7 GPa 0,30 Gujjalarpudi ve ark., 2013
Trabekiiler kemik 1,37 GPa 0,30 Gujjalarpudi ve ark., 2013
Titanyum implant ve abutment 110 GPa 0,35 Lin ve ark., 2006
Zirkonyum implant 200 GPa 0,31 Kohal ve ark., 2002

Ti-Zr implant 125 GPa 0,30 Wau ve ark., 2013
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2.4. Sistemlerin Birlestirilmesi

Olusturdugumuz matematiksel modellerin analizinin yapilabilmesi ve dogru
sonuglarin elde edilmesi i¢cin modeli olusturan pargalarin birbirleriyle olan yiizey
iliskilerinin analiz programinda tanimlanmas1 gerekmektedir. Bu amagla tiim ¢alisma
modellerinde kortikal ve trabekiiler kemigin kendi igsel ozelliklerine uygun yiik
dagilim1 yaptiklari ve birlikte ¢alistiklar1 kabul edilmistir. Buna ek olarak implant ve
kemik dokusu, implant ve abutment, abutment ve yiikleyici par¢a arasindaki
baglantilar kuvveti kesintisiz olarak iletecek sekilde saglanmustir. Implantlarin kemige

%100 osseointegre oldugu varsayilmistir.

2.5. Simir Kosullar:

Modellerde belirlenen destek diizlemlerin gerilme analizinin degerlendirilecegi
bolgelerden uzakta belirlenmesi gerektigi bildirilmektedir. Destek diizlemler
degerlendirilecek bolgeye yakin belirlenirse, destekler c¢evresinde olusacak
gerilmelerin  etkilenmesinin s6z konusu olabildigi vurgulanmaktadir. Kuvvet
uygulandiginda model bu bolgelerden destek almaktadir. Bu bakimdan, ¢calismamizda
implant destek, diizlemlerden belirli mesafede konumlandirilmistir. Hazirlanan
modeller kemigin alt ve yan taraflarindan serbestlik derecesi (Degree of Freedom) O

(sifir) harekete sahip olacak sekilde sabitlenmistir (Sekil 2.5).

Sekil 2.6. Model iizerinde sinir kosullarinin belirlenmesi
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2.6. Yiikleme Kosullar:

Calismamizda protetik kron kullanilmamistir. Yiiklemelerin yapilabilmesi i¢in,

standardizasyonu saglayan bir yiikleme eleman1 modellenmistir (Sekil 2.7).

Sekil 2.7. Abutment {izerine yerlestirilen yiikleme elemani

Yiikleme yapilacak bolgenin implant baglanti bdlgesine uzakligi, alt ikinci
kiiglikaz1 bolgesinin modellemesinin yapildigi varsayilarak, Wheeler’s Dis Anatomisi
Atlasi’na gore belirlenmistir. Abutment {izerinde olusturulan yiikleyici parga
lizerinden tiim yiizeye dagilacak sekilde yiikleme yapilmistir. Caligmada bukkal
bolgeden Kkuvvet uygulamasi yapildigi varsayilmistir. 100 N’luk statik kuvvet
yiikleyici parganin tepesinden 45° egimle tiim yiizeyden verilmistir (Sekil 2.8).
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Sekil 2.8. Yiikleyici parga iizerinden yapilan yiikleme
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2.7. Sonlu Elemanlar Analiz Programinda Analiz Sonu¢larinin Alinmasi

SESA sonucunda elde edilen degerler, varyansi olmayan matematiksel
hesaplamalar sonucu ortaya ciktifindan istatistiksel analiz yapilmasi s6z konusu
olmamaktadir. Kesit goriintiilerinin ve diigiimlerdeki stres miktarinin ve dagilimlarinin

hassas bir sekilde degerlendirilmesi ve yorumlanmasi 6nem tagimaktadir.

Calismamizda 45° ag¢ili uygulanan kuvvetler sonucunda kortikal ve trabekiiler
kemikte olusan maksimum ve minimum asal gerilme degerleri ve implantlarda
meydana gelen von Mises gerilme degerleri incelenmistir. Elde edilen degerler, stres

dagilimlarini gosteren kesit goriintiileri ile birlikte incelenmistir.
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3. BULGULAR

Bu ¢alismada titanyum, zirkonyum, titanyum-zirkonyum alagimindan en dar
3,00 mm en genis 5,00 mm olmak {izere degisen g¢aplarda implant modellemeleri
yapilmustir. Her bir implant materyali i¢in modeller arasinda ¢ap artis1 0,20 mm olarak
sabit tutulmustur. Her farkli implant materyali i¢in 21 adet olmak {izere toplamda 63
model elde edilmistir. Her bir model bukkal bolgeden uygulanan 45° agili 100 N

yiikleme kosulunda {i¢ boyutlu sonlu eleman stres analiz yontemi ile incelenmistir.

Yiiklemeler sonucunda kortikal ve trabekiiler kemikteki maksimum ve minimum
asal gerilme degerleri ile implant ve vidadaki von Mises gerilme degerleri

hesaplanmis, bu degerler ylikleme goriintiileriyle beraber degerlendirilmistir.

3.1. Kortikal Kemik Bulgulari

Kortikal kemikteki gerilme degerleri, iki bolgede (bukkal ve lingual) belirlenen
referans noktalarinda incelenmistir (Sekil 3.1 ve Sekil 3.2).

Sekil 3.1. Kortikal kemikte belirlenen referans bolgesinden elde edilen maksimum asal
gerilme degeri
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Sekil 3.2. Kortikal kemikte belirlenen referans bolgesinden elde edilen minimum asal gerilme
degeri

Kortikal kemik gerilme deger ve renk skalasina gére maksimum asal gerilme

(Pmax) i¢in kirmizi alanlar, minimum asal gerilme (Pmin) i¢in mavi alanlar en yiiksek

degerlerin goriildiigii bolgelerdir (Sekil 3.3).

Pmax (MPa) Pmin (MPa)
10 o
g -1
2 -2
7 -2
G -4
5 -5
4 -
3 -7
b -8
1 o
0 -10
a b

Sekil 3.3. Kortikal Kemik Gerilme Deger ve Renk Skalas1 a) Pmax b) Pmin

Implantlardaki c¢ap artisma gore agili yiikleme kosulunda kortikal kemikte
belirlenen referans bolgelerinden elde edilen gerilme degerleri sirasiyla Cizelge 3.1 ve

Cizelge 3.2’de verilmistir.
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Cizelge 3.1. Kortikal kemikte a¢ili yiikleme kosulunda implant ¢capina gére kuvvet dagilimi

Kortikal kemikte ag1l1 yiikkleme kosulunda implant ¢apma gére kuvvet dagilimi (MPa)

Implant ¢ap

(mm) Titanyum Zirkonyum Titanyum-zirkonyum alagimi
3,00 -88,97 -70,78 -84,23
3,10 -75,76 -61,40 -71,78
3,20 -60,58 -50,82 -58,14
3,30 -50,65 -43,80 -46,50
3,40 -41,99 -37,74 -37,51
3,50 -37,67 -34,74 -37,30
3,60 -32,17 -29,92 -31,65
3,70 -29,89 -29,17 -30,47
3,80 -29,27 -28,14 -29,02
3,90 -26,28 -25,50 -26,43
4,00 -23,59 -22,92 -23,28
4,10 -22,16 -22,91 -22,11
4,20 -21,51 -22,39 -20,87
4,30 -21,50 -21,92 -20,60
4,40 -19,38 -20,33 -19,46
4,50 -19,08 -19,69 -19,22
4,60 -17,64 -18,22 -17,77
4,70 -16,36 -17,41 -16,52
4,80 -15,92 -16,62 -16,06
4,90 -14,00 -16,00 -15,45
5,00 -15,07 -16,11 -15,26

Cizelge 3.2. Kortikal kemikte a¢ili yiikleme kosulunda implant ¢apina gore kuvvet dagilimi

Kortikal kemikte acil1 yiikleme kosulunda implant ¢apina gore kuvvet dagilimi (MPa)

Implant ¢ap1

(mm) Titanyum Zirkonyum Titanyum-zirkonyum alagimi
3,00 61,55 48,24 58,13
3,10 54,93 43,59 52,07
3,20 50,47 40,37 47,90
3,30 36,49 29,47 35,45
3,40 35,41 28,67 34,41
3,50 30,10 25,91 29,09
3,60 25,65 22,45 24,88
3,70 22,52 20,05 22,41
3,80 21,79 17,90 21,29
3,90 18,78 17,11 18,45
4,00 18,65 16,25 18,43
4,10 16,34 15,20 16,04
4,20 15,26 14,35 15,03
4,30 14,59 13,83 14,38
4,40 13,45 12,80 13,28
4,50 12,64 12,19 12,50
4,60 12,15 11,65 12,39
4,70 11,52 11,26 11,42
4,80 11,13 10,34 11,23
4,90 10,83 10,22 10,57
5,00 10,30 9,50 10,07
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Farkli implant materyallerindeki cap artisina gore 45° agili ylikleme kosulunda

kortikal kemik gerilme degerlerinin grafigi Sekil 3.4 ve Sekil 3.5’te verilmistir.

Kortikal Pmin

-10

3,00
3,10
3,20
3,30
3,40
3,50
3,60
3,70
3,80
3,90
4,00
4,10
4,20
4,30
4,40
4,50
4,60
4,70

4,80
4,90

5,00

-20
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-50
-60
-70
-80
-90

MPa

-100
mm

ti o—7r  e—ti-zr

Sekil 3.4. Kortikal kemikte acili yiikleme kosulunda farkli implant materyallerinin gaplarina

gore kuvvet dagilim Pmin (-) grafigi

Kortikal Pmax
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Sekil 3.5. Kortikal kemikte acil1 ylikleme kosulunda farkli implant materyallerinin ¢aplarina

gore kuvvet dagilim Pmax (+) grafigi
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Tiim ¢aligma modellerinde kortikal kemikteki asal gerilme degerleri incelendiginde,
tlim implantlarin boyun bolgesindeki kortikal kemigin lingualinde minimum asal gerilme
degerlerinin en yiiksek oldugu tespit edilmistir.

Kortikal kemik i¢in en yiiksek Pmin degerleri Ti modellerinde goriilmiistiir. 3,00 mm
capindaki Ti modelinde en yiiksek Pmin degeri (-88,97 MPa) goriiliirken, ayni ¢aptaki Ti-
Zr modelindeki Pmin degeri (-84,23 MPa) Ti modeline yakindir. Her ¢aptaki ¢alisma
modelleri i¢in en diisiik Pmin degerleri Zr modellerinde goriilmiistiir (Cizelge 3.1). 3,00 mm
caplt modellerde Pmin degerlerinin elde edildigi kesit goriintiileri incelendiginde kuvvet

dagiliminin ¢ farkli implant materyali igin benzer oldugu goriilmektedir (Sekil 3.6).

S
3
[%-11.118982
i
7

Sekil 3.6. 3,00 mm c¢apli implant modellerinde kortikal kemikte goriillen Pmin degerleri ve
dagilimlari a) Ti implant b) Ti-Zr implant ¢) Zr implant
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Minimum asal gerilme degerlerinin etkili oldugu, kortikal kemigin lingual
kisminda tiim ¢aligma modelleri i¢in implant gapr artttik¢a, Pmin degerlerinde azalma
oldugu tespit edilmistir. Tiim modellerde kortikal kemikte goriilen en yliksek minimal
asal gerilme degerlerinin implant boynu etrafinda yogunlastigi, stres dagiliminin ise
benzer bigimde oldugu goriilmiistiir. Cap artistyla beraber stres degerlerindeki azalma

ile stres alanlarinda ¢ok az daralma oldugu izlenmistir. (Sekil 3.7).

3,00 mm

3,50 mm

4,00 mm

4,50 mm

5,00 mm

Sekil 3.7. Ug farkli implant materyali igin implant ¢ap artisina gore Kortikal kemik Pmin
degerleri ve dagilimi

Minumum asal gerilme degerlerinin, calismamizda kullanilan ti¢ farkli materyal
ve degisen caplara gore dagilim grafigi (Sekil 3.4) incelendiginde; ince caplarda Zr
modellerindeki degerlerin Ti ve Ti-Zr modellere gore belirgin olarak daha diisiik
oldugu; 3,50 mm c¢apa ulasildiginda ii¢ implant materyalinin Pmin degerlerinin
birbirine ¢ok yaklastigi; 3,70 mm ¢aptan itibaren nerdeyse aymi seyrettikleri

gbzlenmektedir.
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Tim ¢aligma modellerinde kortikal kemikteki asal gerilme degerleri
incelendiginde, tiim implantlarin boyun bolgesindeki kortikal kemigin bukkalinde
maksimum asal gerilme degerlerinin en yiiksek oldugu tespit edilmistir. Pmax
degerleri Pmin degerlerine gore daha diisiik seyretmektedir. En yiliksek Pmax degerleri
Timodellerinde goriilmiistiir. 3,00 mm capindaki Ti modelinde en yiliksek Pmaxdegeri
(61,55 MPa) goriiliirken, ayni ¢aptaki Ti-Zr modelindeki Pmax degeri (58,13 MPa)
Ti modelinkine yakindir. Her ¢aptaki ¢alisma modelleri i¢in en diisiik Pmax degerleri
Zr modellerinde goriilmiistiir (Cizelge 3.2).

Maksimum asal gerilme degerlerinin, calismamizda kullanilan ti¢ farkli materyal
ve degisen caplara gore dagilim grafigi (Sekil 3.5) incelendiginde; ince caplarda Zr
modellerindeki degerlerin Ti ve Ti-Zr modellere gore belirgin olarak daha diisiik
oldugu; Ti ve Ti-Zr modellerindeki degerlerin ise tiim ¢aplarda birbirine olduk¢a yakin
ve paralel seyrettikleri goriilmektedir. 3,50 mm ¢aptan sonra ti¢ implant materyalinin
Pmax degerlerinin birbirine ¢ok yaklastigi; 4,10 mm captan sonra ise neredeyse ayni

seyrettikleri gézlenmektedir.

Kortikal kemikteki maksimum asal gerilme dayanimi 100 MPa, minimum asal
gerilme dayanimi 170 MPa olarak alinmistir. Gerilme degerlerinin dayanimla
oranlamalar1 yapilarak, incelenen referans noktasinda hangi gerilme degerinin daha
etkin oldugu saptanmaya calisilmistir. Tiim modeller i¢in minimum asal gerilme
degerler1 maksimum asal gerilme degerlerinden daha fazla olmasina ragmen asal
gerilme dayanim degerlerine gore oranlama yapildiginda Pmax degerlerinin daha etkin

oldugu anlagilmaktadir (Cizelge 3.3).
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Cizelge 3.3. Kortikal kemikte olugan Pmax ve Pmin degerlerinin asal gerilme dayanimina orani

implant Kortikal Pmax / 100 MPa Kortikal Pmin /170 MPa
¢ap1 (mm) Ti Zr Ti-Zr Ti Zr Ti-Zr
3,00 0,6155 0,4824 0,6807 -0,52335 -0,41635 -0,50347
3,10 0,5493 0,4359 0,5207 -0,44565 -0,36118 -0,42224
3,20 0,5047 0,4037 0,4790 -0,35635 -0,29894 -0,34200
3,30 0,3649 0,2947 0,3545 -0,29794 -0,25765 -0,27353
3,40 0,3541 0,2867 0,3441 -0,24700 -0,22200 -0,22065
3,50 0,3010 0,2591 0,2909 -0,22159 -0,20435 -0,21941
3,60 0,2565 0,2245 0,2488 -0,18924 -0,17600 -0,18618
3,70 0,2252 0,2005 0,2241 -0,17582 -0,17159 -0,17924
3,80 0,2179 0,1790 0,2129 -0,17218 -0,16553 -0,17071
3,90 0,1878 01711 0,1845 -0,15459 -0,15000 -0,15547
4,00 0,1865 0,1625 0,1843 -0,13876 -0,13482 -0,13694
4,10 0,1634 0,1520 0,1604 -0,13035 -0,13476 -0,13006
4,20 0,1526 0,1435 0,1503 -0,12653 -0,13171 -0,12276
4,30 0,1459 0,1383 0,1438 -0,12647 -0,12894 -0,12118
4,40 0,1345 0,1280 0,1328 -0,11400 -0,11959 -0,11447
4,50 0,1264 0,1219 0,1250 -0,11224 -0,11582 -0,11306
4,60 0,1215 0,1165 0,1239 -0,10376 -0,10718 -0,10453
4,70 0,1152 0,1126 0,1142 -0,09624 -0,10241 -0,09718
4,80 0,1113 0,1034 0,1123 -0,09365 -0,09776 -0,09447
4,90 0,1083 0,1022 0,1057 -0,08235 -0,09412 -0,09088
5,00 0,1030 0,0950 0,1007 -0,08865 -0,09476 -0,08976

3.2. Trabekiiler Kemik Bulgulari

Trabekiiler kemikteki gerilme degerleri, iki bolgede (bukkal ve lingual)

belirlenen referans noktasinda incelenmistir (Sekil 3.8 ve Sekil 3.9).

Sekil 3.8. Trabekiiler kemikte belirlenen referans bolgesinden elde edilen maksimum asal
gerilme degeri

53



-2.649452 -0.564445

r4

v

Sekil 3.9. Trabekiiler kemikte belirlenen referans bolgesinden elde edilen minimum asal
gerilme degeri

Trabekiiler kemik gerilme deger ve renk skalasina gére maksimum asal gerilme
i¢cin kirmizi alanlar, minimum asal gerilme i¢in mavi alanlar en yiiksek degerlerin

gorildiigi bolgelerdir (Sekil 3.10).

P max (MPa) P min (MPa)

1 u]

0.a -0A
=] -0.2
o7 -0.3
0. -0.4
o5 -0.5
0.3 -0
0.z -0.7
oz -0
0. -0
o 1

a b

Sekil 3.10. Trabekiiler kemik gerilme deger ve renk skalasi a) Maksimum asal gerilme (Pmax)
b) Minimum asal gerilme (Pmin)

Trabekiiler kemikte acili yiikleme kosulunda implant capmna goére gerilme

degerleri sirasiyla, Cizelge 3.4 ve Cizelge 3.5’te verilmistir.
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Cizelge 3.4. Trabekiiler kemikte acil1 ylikleme kosulunda implant ¢apina gore kuvvet dagilimi

Pmin (-)
Trabekiiler kemikte a¢il1 yiikleme kosulunda implant ¢apina gore kuvvet dagilimi (MPa)
Tmp (lr?]?:])c apt Titanyum Zirkonyum Titanyum-zirkonyum alagim
3,00 -2,65 -1,84 -2,41
3,10 -2,41 -1,67 -2,30
3,20 -2,19 -1,66 -2,24
3,30 -2,12 -1,45 -1,95
3,40 -2,11 -1,44 -1,94
3,50 -1,99 -1,38 -1,81
3,60 -1,96 -1,38 -1,79
3,70 -1,86 -1,30 -1,69
3,80 -1,75 -1,23 -1,59
3,90 -1,69 -1,20 -1,54
4,00 -1,57 -1,12 -1,43
4,10 -1,56 -1,12 -1,43
4,20 -1,44 -1,02 -1,31
4,30 -1,34 -0,95 -1,22
4,40 -1,32 -0,94 -1,20
4,50 -1,28 -0,93 -1,18
4,60 -0,72 -0,48 -0,86
4,70 -0,63 -0,45 -0,77
4,80 -0,66 -0,44 -0,61
4,90 -0,61 -0,44 -0,56
5,00 -0,59 -0,43 -0,54

Cizelge 3.5. Trabekiiler kemikte acil1 ylikleme kosulunda implant ¢apina gore kuvvet dagilimi

Pmax (+)

Trabekiiler kemikte acil1 yiikleme kosulunda implant ¢apina gore kuvvet dagilimi (MPa)

Imp(l;r:]tq)(; apt Titanyum Zirkonyum Titanyum-zirkonyum alagim
3,00 2,23 1,39 2,03
3,10 2,05 1,37 1,86
3,20 1,98 1,33 1,80
3,30 1,82 1,11 1,64
3,40 1,69 1,10 1,52
3,50 1,60 1,06 1,45
3,60 1,47 0,95 1,32
3,70 1,46 0,95 1,31
3,80 1,37 0,90 1,24
3,90 1,29 0,85 1,16
4,00 1,20 0,78 1,08
4,10 1,14 0,74 1,02
4,20 1,09 0,72 0,98
4,30 1,01 0,66 0,91
4,40 0,97 0,65 0,88
4,50 0,93 0,62 0,84
4,60 0,51 0,33 0,45
4,70 0,49 0,32 0,44
4,80 0,46 0,32 0,43
4,90 0,46 0,30 0,40
5,00 0,41 0,27 0,37
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Farkli implant materyallerindeki ¢ap artisina gore spongioz kemikteki 45° agili
yiikleme kosulundaki gerilme degerlerinin grafigi sirastyla Sekil 3.11 ve Sekil 3.12°de

verilmistir.

Trabekiler Pmin

mm

Ti e m—T-71

Sekil 3.11. Trabekiiler kemikte agili yiikleme kosulunda farkli implant materyallerinin
caplarina gore kuvvet dagilimi Pmin (-) grafigi

Trabekiler Pmax
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Sekil 3.12. Trabekiiler kemikte acili ylikleme kosulunda farkli implant materyallerinin
caplarina gore kuvvet dagilimi Pmax (+) grafigi
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Tim c¢alisma modellerindeki trabekiiler kemik asal gerilme degerleri
incelendiginde implantlarin boyun bdlgesindeki trabekiiler kemigin lingualinde Pmin

degerlerinin en yiiksek oldugu tespit edilmistir.

Trabekiiler kemik i¢in en yiiksek Pmin degerleri Ti modellerinde goriilmiistiir. 3,00
mm ¢apindaki Ti modelinde en yiiksek Pmin degeri (-2,65 MPa) goriiliirken, ayni ¢aptaki
Ti-Zr modelinde Pmin degeri (-2,41 MPa) Ti modeline ¢ok yakindir. Her ¢aptaki ¢alisma
modelleri igin en diisiik degerler cogunlukla Zr modellerinde goériilmiistiir (Cizelge 3.4).
3,00 mm capli modellerde Pmin degerlerinin elde edildigi kesit goriintiileri incelendiginde

kuvvet dagilimlarinin her materyal i¢in benzer oldugu goriilmektedir (Sekil 3.13)

/ ’f
| A
2.649452 -0 564448 72416142 F 0530417
)
| .
~1.841108 -0.447330 X

Sekil 3.13. 3,00 mm ¢apli implant modellerinde trabekiiler kemikte goriilen Pmin degerleri ve
dagilimlar1 a) Ti implant b) Ti-Zr implant c) Zr implant
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Minimum asal gerilme degerlerinin etkili oldugu, trabekiiler kemigin lingual kisminda
tiim ¢alisma modelleri i¢in implant ¢ap1 arttikca, Pmin degerlerinde azalma oldugu
tespit edilmistir. Ayrica implant capi arttikca Pmin degerlerinin implant boynu
etrafinda daha yayilim alaninin daraldig: izlenmistir (Sekil 3.14).

3,00 mm

3,50 mm

4,00 mm

4,50 mm

5,00 mm

Sekil 3.14. Ug farkli implant materyali i¢in implant gapi artisina gore trabekiiler kemik Pmin
degerleri ve dagilim

Trabekiiler kemikte agili yiikleme kosulunda farkli implant materyallerinin
degisen caplarina gére minimum asal gerilme kuvvet dagilim grafigi (Sekil 3.11)
incelendiginde; Zr modellerdeki degerlerin Ti ve Ti-Zr modellerinden oldukca diisiik
oldugu, Ti ve Ti-Zr modellerindeki degerlerin ise birbirine daha yakin seyrettigi
gorilmistir. Cap artistyla beraber Ti ve Ti-Zr modellerindeki Pmin degerleri Zr

degerlerine yakinlassa da higbir ¢apta Zr degerlerini yakalayamadig1 izlenmistir.
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Trabekiiler kemik i¢in en yiiksek Pmax degerleri Ti modellerinde goriilmiistiir.
3,00 mm ¢apindaki Ti modelinde en yiiksek Pmax degeri (2,23 MPa) goriiliirken, ayni
captaki Ti-Zr modelinde Pmax degeri (2,03 MPa) Ti modeline ¢ok yakindir. Her
captaki ¢alisma modelleri i¢in en disik degerler Zr modellerinde goriilmiistiir

(Cizelge 3.5).

Trabekiiler kemikte acgili yiikleme kosulunda farkli implant materyallerinin
degisen ¢aplarina gore maksimum asal gerilme kuvvet dagilim grafigi (Sekil 3.12)
incelendiginde; ti¢ farkli implant materyali i¢in de implanttaki ¢ap artisinin Pmax
degerlerinde azalmaya neden oldugu anlasilmistir. Zr modellerdeki Pmax degerlerin
Ti ve Ti-Zr modellerine gore oldukga diisiik oldugu, Ti ve Ti-Zr modellerindeki
degerlerin ise birbirine daha yakin seyrettigi goriilmiistiir. 4,60 mm ¢aptan sonra Ti ve
Ti-Zr modellerindeki Pmax degerleri birbirine ¢ok yakin seyretmekte ve Zr degerlerine

yakinlagsmakta oldugu izlenmistir.

Yiikleme altinda trabekiiler kemikte olusan asal gerilme degerleri incelendiginde
minimum asal gerilme degerlerinin her ¢ap i¢in maksimum asal gerilme degerlerinden
biiyiik oldugu goriilmektedir. Trabekiiler kemikteki Pmax ve Pmin dayanimi 5 MPa
olarak alinmistir. Gerilme degerlerinin dayanimla oranlamalar1 yapildiginda,
trabekiiler kemik i¢in Pmin ve Pmax dayanim degeri ayni oldugundan incelenen
referans noktasinda daha biiyiik olan Pmin gerilme degerinin daha etkin oldugu

sOylenebilir.

3.3. implant Bulgular1 (Von Mises Bulgulari)

Implant von Mises degerleri, standart saglanmasi i¢in her modelde implantin
ayni bolgesinden alinmistir. Bu bolge implantin boyun kisminda en yiiksek degerlerin
olustugu taraftan ve kuvvetin dogrudan etkiledigi abutment ile birlesim noktasinin iki
diigiim asagisindan alinmistir. Sonlu eleman analizinde kuvvetin dogrudan etki ettigi
alanlardaki kuvvet degerlerinin yaniltici olabildiginden dolayr degerler kuvvetin

dogrudan etki ettigi bolgeden daha uzaktaki bir nokta secilmistir. Boylece kuvvetin
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dogrudan etki ettigi bolgeden yeterli miktarda uzaklasilarak, daha dogru sonuglarin

eldesi amaglanmistir (Sekil 3.15).

1 i ‘ 33.677094]

=

e F——— | I

Sekil 3.15. Implant von Mises degerlerinin elde edildigi bolge

Farkli implant materyallerinin degisen ¢aplardaki maksimum von Mises
gerilmelerinin 45° agiyla 100 N yiikleme kosulundaki dagilim grafigi incelendiginde
(Sekil 3.16), ti¢ farkli implant materyalinde de g¢ap artisiyla beraber von Mises
degerlerinde belirgin bir azalma oldugu goriilmiistiir. En yiiksek von Mises gerilme
degerinin 3,00 mm ¢apli Zr modelinde olustugu goriilmektedir. 3,00 mm’den 3,40 mm
capa kadar olan en yiiksek degerler sirasiyla Zr, Ti-Zr ve Ti implant modellerinde
goriilmustiir. 3,00- 3,40 mm ¢aplar arasinda ¢ap artisinin von Mises degerlerinde daha
yiiksek oranda diisiis sagladigi, 6zellikle 3,90 mm’den sonraki ¢ap artiglarinin gerilme
degerleri iizerinde aynm1 oranda diislise sebep olmadigi izlenmistir. 3,40-3,50 mm
captan sonra elde edilen degerlerin birbirine oldukg¢a yakin ve paralel seyir gosterdigi

gozlenmistir.
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implant von Mises
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Sekil 3.16. Titanyum, zirkonyum ve titanyum-zirkonyum alagimi implantlarin ¢ap degisimine
gore implantlarda olugsan maksimum von Mises gerilme degerleri grafigi

Implant modellerinde maksimum von Mises degerleri lingual bdlgede implantin
boyun bdliimiinde ortaya cikmistir. Stres dagilimlari incelendiginde en yiiksek
degerlerin dagilimmin Oncelikle lingual sonra bukkal bdlgede yogunlastig
gozlenmistir. Tiim modellerde cap artisiyla beraber gerilme degerlerinin azaldigi ve
daha homojen yayilim gosterdigi gozlenmistir. Zr implant modellerinde dar ¢aplarda
yiiksek stres degerlerini dagiliminin daha yogun oldugu gozlenirken, 3,50 mm captan
itibaren ii¢ implant materyali i¢in de implantlar iizerinde goriilen stres dagilimlarinin

benzer oldugu izlenmistir (Sekil 3.17).
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3,00 mm

3,50 mm

4,00 mm

4,50 mm

5,00 mm

Sekil 3.17. implantlarda goriilen lokal maksimum Von Mises degerleri ve dagilimi

Elde edilen von Mises degerlerini materyallerin ¢ekme dayanim degerlerine
oranladigimizda hangi materyalin gelen kuvvetleri daha iyi karsiladigi ortaya
cikmaktadir. Calismamizda kullanilan materyallerin cekme dayanim degerleri Cizelge

3.6’da verilmistir.

Cizelge 3.6. Titanyum, zirkonyum ve Ti-Zr alagimi implant materyallerinin ¢ekme dayanim

degerleri
¢ekme dayanimi
kaynak
(ultimate tensile strength)
Titanyum 680 Mpa Grandin ve ark., 2012
Zirkonyum 745 Mpa schi ve ark., 1989
Ti-Zr alagim 953 Mpa Grandin ve ark., 2012
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45° agtyla 100 N yiikleme kosulundaki ii¢ farkli implant materyalinin degisen
caplardaki maksimum von Mises gerilmelerinin materyallerin ¢cekme dayanimlarina

oranlanmasi ile elde edilen grafik Sekil 3.18’de gosterilmistir.

von Mises/ cekme dayanimi

0,45
0,4
0,35
0,3
0,25
0,2
0,15
0,1
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3,80
3,90
4,00
4,10
4,20
4,30
4,40

4,50

4,60

4,70
4,80
4,90
5,00

Ti o7 e Ti-Z

Sekil 3.18. implantlarda gériilen lokal maksimum von Mises degerlerinin materyallerin cekme
dayanimlarina oranindan elde edilen grafik

Grafik incelendiginde (Sekil 3.18) yiikleme kuvvetlerini dar ¢aplarda en iyi Ti-
Zr alagsim1 implantlarin karsiladigi anlasilmistir. Ti ve Zr implantlar, Ti-Zr implantlarin
performansini higbir ¢apta tam olarak yakalayamakla birlikte ancak 3,90 mm ¢aptan
itibaren aralarindaki farkin belirgin sekilde azaldig1 gézlenmistir. Ti ve Zr implantlar
4,40 mm ¢aptan itibaren performans olarak birbirlerini yakalarken, Ti-Zr implantlarin

aradaki farki korumaya devam ederek digerlerine paralel seyrettigi goriilmiistiir.
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3.4. Implant Vida Bulgulari (von Mises Bulgular)

Implant von mises degerleri, standart saglanmasi i¢in her modelde vidanin ayni
bolgesinden alinmistir. Bu bolge, vidada en yiiksek degerlerin olustugu taraftan ve
kuvvetin dogrudan etkiledigi vidanin abutment ile temas ettigi noktanin iki digim
yukarisindan alinmistir. Boylece kuvvetin dogrudan etki ettigi bolgeden yeterli

miktarda uzaklasilarak, daha dogru sonuglarin eldesi amaglanmistir (Sekil 3.19).

» 12.553306

Sekil 3.19. Vida von Mises degerlerinin elde edildigi bolge

Farkli implant materyallerinin degisen caplardaki vidaya etki eden maksimum

von Mises gerilmelerinin 45° aciyla 100 N yiikleme kosulundaki dagilim grafigi Sekil
3.20°de gosterilmistir.
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Sekil 3.20. Titanyum, zirkonyum ve titanyum-zirkonyum alasimi implantlarin ¢ap degisimine
gore implant vidalarinda olusan maksimum von Mises gerilme degerleri grafigi

Implantlarin ¢ap degisimine gére implant vidalarinda olusan maksimum von
Mises gerilme degerleri grafigi (Sekil 3.20) incelendiginde her cap i¢in en yiliksek
degerler titanyumda sonra sirasiyla Ti-Zr alasimi ve zirkonya implantlarda
goriilmektedir. Bu sonuca gore zirkonyum implantlarin gelen kuvvetleri vidaya daha
az ilettigi; Ti-Zr alasimi implantlarin vidaya ilettikleri kuvvetin daha fazla oldugu

anlasilmaktadir.

Tim modellerdeki vida goriintiileri incelendiginde ise en yiiksek stres
degerlerinin vidanin boyun kismin lingualinde olustugu goriilmiistiir. Streslerin vida
boyunca yayilimlar incelendiginde her implant materyali igin ¢ap artisiyla beraber
streslerin azaldig1 ve dagilimlarinin benzer oldugu goriilmiistiir. Tiim modellerde en
yiiksek degerlerin vidanin lingual ve bukkal bdlgesinde oldugu, streslerin homojen
dagilim gostermedigi, vidanin boyun bdlgesinde yogunlagtigi goriilmektedir. Zr
modellerde vidadaki stres yogunlugunun ve dagilimlarmin belirgin sekilde daha az
oldugu gozlenmistir. Ti ve Ti-Zr modellerinde stres dagilimlari benzerlik gostermekle
beraber tiim ¢aplarda Ti modellerdeki stres degerleri daha biiyiik ve vidanin boyun
bolgesindeki dagilimlari daha yogundur (Sekil 3.21).
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Ti-Zr

3,00 mm

3,50 mm

4,00 mm

4,50 mm

5,00 mm

Sekil 3.21. Implant vidalarindaki kuvvet dagilimi
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4. TARTISMA

Calismamizda, ii¢ farkli implant materyalinden (titanyum, zirkonyum ve
titanyum-zirkonyum alasimi) degisen ¢aplarda (3,00 mm- 5,00 mm) her materyal igin
21’er adet implant modeli olusturulmustur. Tiim modeller i¢in ayn1 6zelliklere sahip
abutment, abutment vidasi ve yiikleme parcasi modellenerek, implantlara
yerlestirilmistir. Modellere yiikleme pargasi araciligi ile oblik yonde kuvvetler ayri
ayr1 uygulanarak toplam 63 c¢alisma modeli elde edilmistir. Yapilan yiikleme
sonucunda trabekiiler ve kortikal kemikte olusan maksimum ve minimum asal gerilme
degerlerine ve implantlarda ve abutment vidasinda olusan von Mises gerilme
degerlerine, implant ¢apinin ve implant materyal 6zelliklerinin etkisi ti¢ boyutlu sonlu

eleman analizi (SESA) kullanilarak incelenmistir.

Glinimiizde dental implant materyali olarak titanyum yaygin olarak
kullanilmakla beraber titanyuma alternatif materyal arayislari devam etmektedir.

Zirkonyum ve Ti-Zr alasimi implantlar titanyuma alternatif olarak 6nerilmektedir.

Kemik miktariin horizontal olarak yetersiz oldugu durumlarda, meziodistal
mesafenin dar oldugu alanlarda veya servikal ¢ap1 kiigiik dislerin restorasyonunda dar
caplt implantlarin kullanim1 gerekmektedir. Dental implant olarak titanyum implant
uygulamalar1 igin altin standart olarak kabul edilmesine ve olduk¢a yaygin
kullanilmasina ragmen implant ¢ap1 azaldik¢a mekanik 6zellikleri yetersiz kalmakta
ve klinik basarisizliklar yasanabilmektedir. Ozellikle okluzal kuvvetlerin fazla oldugu
posterior bdlgelerde dar c¢apli implant kullaniminda kiriklar goriilebilmektedir.
Titanyum implantlarin, klinik olarak sik¢a karsilasilan bir durum olan dar kretlerin
varliginda endikasyonunun sinirli olmasi sonucu yeni materyal arayislart Ti-Zr
implantlarin tiretilmesine sebep olmustur. Ti-Zr alagimi, dishekimliginde implantoloji
alaninda kullanilmak tizere 6zel olarak tasarlanmis bir materyaldir, saf titanyumdan
daha giicliidiir ve daha tistiin osseoentegrasyon 6zelliklerine sahiptir (Gottlow ve ark.,
2012). Ti-Zr alasim1 implantlar piyasaya ilk olarak 3,30 mm ¢apta sunulmustur. Ti-Zr
implantlar titanyum ve zirkonyum implantlara gére daha iyi mekanik ve biyolojik

ozellikleri sayesinde, normal g¢apli titanyum implantlarla ayni klinik performansi
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gostererek daha dar ¢apli implant kullanimina olanak saglamaktadir (Benic ve ark.,
2013). Maliyeti yiiksek ve uygulamasi olduk¢a zor olan kemik ogmentasyonu
islemlerine ihtiyac1 azaltmaktadir. Titanyumun yarattig1 estetik sakincalar da daha
estetik implant materyali arayisina sebep olmus ve zirkonyum implantlar giindeme
gelmigtir. Klinikte, 6n bdlgede ince fenotipteki disetine sahip bireylerin protetik
restorasyonunda titanyum implantlarin disetinden yansiyan grimsi goriintiisii estetik
dezavantaj olusturmaktadir. Bunun sonucu estetigin 6n planda oldugu vakalarin
tedavisinde hasta ve hekim agisindan tatmin edici sonuglar elde edilememektedir.
Yapilan ¢aligmalarda titanyum ve zirkonyum implantlarin osseointegrasyon
oranlarinin benzer bulunmasi, implant materyali olarak kullanilabilecegini
kanitlamigtir. Buna ragmen zirkonya seramiklerin yaglanma gostermesi, performans
ve giivenirliligini azaltmakta, klinik kullanimda yaygin kullanim alan1 bulamamasina

sebep olmaktadir.

Titanyuma alternatif olarak gosterilen Zr ve Ti-Zr alasimi implantlar
kullanildiginda, implantlarda ve cevreleyen kemik dokusunda olusan streslerin
implantlarin ¢ap degisimlerine gore nasil degistiginin anlasilmasi, streslerin en aza
indirgendigi optimum c¢ap veya c¢aplarin tespit edilmesi bu tezin amacim

olusturmaktadir.

Dis hekimliginde yapilan tedavilerin basar1 ve basarisizliklarinin temelinde
uygulanan kuvvet ve kuvvetin etkileri en 6nemli noktayr olusturmaktadir. Bu
bakimdan implant destekli protezlerin uzun doénem basarisi i¢in restorasyonlarin
biyomekanik agidan degerlendirilmesi 6nem tagimaktadir (Gujjarlapudi ve ark., 2013).
Yapilan restorasyonlarin basarisi i¢in kullanilan materyallerin mekanik 6zelliklerinin
ve bu materyallerin kuvvetler karsisindaki gerilmelerinin bilinmesi gereklidir. Canli
organizmalar {izerinde kuvvetlerin gosterilmesi olduk¢a zor, bazen neredeyse
olanaksizdir (Ramoglu ve Ozan, 2014). implantlarda ve cevre kemikte olusan stres ve
gerinim seviyeleri in-vivo olarak Olglilemedigi igin, in-vitro calismalar deger
kazanmaktadir. Implantlarin  ve ilettikleri kuvvetlerin biyomekanik acidan
degerlendirilmesinde fotoelastik, gerinim olger ve sonlu elemanlar kuvvet analiz

metotlarindan yararlanilabilmektedir. Fotoelastik kuvvet analizi yontemi streslerin
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yogunlugu ve lokalizasyonun degerlendirilmesinde, nitel olarak yeterli olmasina
ragmen nicel veriler konusunda yetersiz kalmakta, fotoelastik modellerin yapildig:
materyal tam olarak gercegi yansitamamaktadir. Gerinim Olger kuvvet analizi
yontemin de ise gerinim Olgerlerin boyutlarindan dolay1 kullanimi kiigiik cisimlerle
siirli kalmakta ve farkli kuvvetlerin tek yonlii gerinim 6l¢iimlerinde benzer sonuglara
yol agabilmesi gibi dezavantajlart bulunmaktadir. Bu iki kuvvet analiz yontemi ile
karsilastirildiginda SESA daha basit ve etkili bir yontemdir, bilgisayar ortaminda
olusturulan modellerde stres, gerinim ve yer degistirme hesaplamalar

yapilabilmektedir (Assuncao ve ark., 2009).

Dis hekimligi alaninda dis, implant, protezler ve kemik dokusuyla ilgili birgok
calisgmada SESA’dan yararlanilmistir. Bu sayede gesitli olgular, klinik uygulamalarla
deneysel olarak incelenmek yerine, biyomiihendislik ilkeleri kullanilarak basariyi

etkileyecek risk faktorleri yoniinden degerlendirilmistir (Iplikcioglu ve Akca, 2002).

SESA yonteminde sonuglarin hassasiyeti yiiksektir ve gergek yapiya yakin bir
model hazirlanabilir. Matematik model bilgisayar ortaminda hazirlandig1 i¢in sonuglar
tekrarlanabilir niteliktedir. Diizensiz geometrideki karmasik cisimlerin farkli stres
durumlart analizi yapilabilir ve farkli mekanik 6zelliklere sahip cisimlerin
incelenebilir.  Model geometrisi, materyal ozellikleri, sinir kosullari kolaylikla
degistirilebilir. Yiikleme kosullart gercege yakin uygulanabilir. Analiz sonuglari
oldukea kisa siirede elde edilir (Assungdo ve ark., 2009; iplikcioglu ve ark., 2003 ve
Sahin ve ark., 2002). Detayli modelleme yapilabilmesi sayesinde implant, dis ve ¢evre
dokulardaki kuvvet iletimi ve dagilim mekanizmasinin ¢ok hassas ve detayh
degerlendirilmesine olanak vermesi (Geng ve ark., 2001 ve Karl ve ark., 2009) ve diger
avantajlar1 da géz oniinde bulundurularak, calismamizda sonlu elemanlar stres analiz

yontemi tercih edilmistir.

SESA iki veya ii¢ boyutlu olarak yapilabilmektedir. Karmasik yapilarin
biyomekanik davranigini arastirmak igin sonlu eleman analizinde iki boyutlu veya ¢
boyutlu modelleri kullanma karar1 geometri, malzeme O6zellikleri, analizin tiirii ve

karmagiklig1 gibi birgok faktdre baghdir. Iki boyutlu modellerin olusturulmas: daha
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basit ve daha az zaman alicti olmasmna ragmen dental caligmalarda kullanilan
malzemelerin gesitliliginin ve karmasikliginin tam olarak taklit edilmesi zor olabilir

(Ebrahimi, 2012; Chapter 1 ve Romeed ve ark., 2006).

Ismail ve arkadaglar1 (1987), iki ve {i¢ boyutlu SESA’y1 karsilagtirdiklari
caligmalarinda, asal gerilme dagilimlarini incelemek igin iki boyutlu analizin yeterli
oldugunu ancak normal gerilme dagilimlarinin incelenmesinde yeterli sonuglarin elde
edilemeyecegini bildirmislerdir. Meijer ve arkadaslari (1993), mandibula {izerinde
yaptiklar1 ¢aligmalarinda iki boyutlu analizin, model hazirlanmasi ve hesaplanmasi
acisindan zaman kazandirmasina karsin daha detayli sonuglar i¢in {i¢ boyutlu sonlu

eleman analizlerinin gerekli oldugunu belirtmislerdir.

Uc boyutlu sonlu elemanlar analizi ile kemikteki olusabilecek gerilim
dagilimlarini iki boyutlu analize kiyasla gercege daha yakin olarak verebilmektedir.
Ug boyutlu modellerde daha uygun mesh yogunlugu olusturulabilmektedir (Ebrahimi,
2012; Chapter 1). Bu sebeplerden otiirii galismamizda farkli materyallerden yapilmis
implantlarin ve ¢evresindeki kemik dokusunda meydana gelen gerilme, sikisma ve von
Mises streslerinin tespit edilmesinde daha detayli bir yontem olan {i¢ boyutlu SESA
yontemi (Algor Fempro Ug Boyutlu Analiz Programi) tercih edilmistir.

Sonlu elemanlar analizinde gercege en yakin sonuglarin elde edilebilmesi i¢in
oncelikle modellemelerin dogru yapilmasi gerekmektedir (Adigiizel, 2010). Tiim in-
vitro caligmalarda, canli yapilarin 6zelliklerinin tam olarak taklit edilebilmesi miimkiin
degildir. Matematiksel modeller ve bilgisayar simiilasyonlarinin kullanimi, malzeme
ozellikleri, geometri ve yiikleme kosullariyla ilgili basitlestirme yapilmasin gerektirir
ki bu durum elde edilen verilerin dogrudan klinik sonuglara birebir uymamasi
anlamina gelmektedir. Bu sebepten calismamizdaki modeller, klinik durumlarda
implantlarda, kemikte ve vidada olusan streslerle ilgili gercek degerleri
yansitmayabilir. Yapilan basitlestirmeler, bizim c¢alismamizda oldugu gibi
karsilagtirmali bir ¢alisma i¢in klinik kosullarin taklit edilmesi icin yeterli kabul
edilebilir. Materyal 6zellikleri, yapilardaki stres dagilimini ve olusan deformasyonlari

biiyiikk Olclide etkilemektedir. Bu 6zellikler izotropik, transvers izotropik ve
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anizotropik sekilde modellenebilmesine ragmen bizim ¢alismamizda ve diger birgok
calismada, biyolojik yapilarin aksine tiim unsurlarin homojen ve lineer izotropik

oldugu varsayilmistir (Alvarez-Arenal ve ark., 2013).

Canli bir doku olan kemik, yapis1 geregi izotropik degildir ve iizerine gelen
kuvvetlere karst gosterdigi deformasyon her bolgesinde ayni oranda olmayabilir
(Baggi ve ark., 2008). Bu dezavantajin ortadan kaldirilmas: ve gercege daha uygun
modellemeler yapilabilmesi i¢in MR veya CT cihazlarindan elde edilen goriintiiler
kullanilabilir (Magne, 2007). Calismamizda modellerin olusturulmasinda MR ve CT
goriintiilerinden yararlanilmamigtir. Modellemeler Rhinoceros 4.0 programinda ii¢
boyutlu olarak gerceklestirilmistir. Modellerin bu sekilde olusturulmasinin sebebi ii¢
farkli dental implant materyalinin sadece degisen ¢aplardaki streslerini incelemeyi

amac¢lamamiz ve modeller arasinda standart saglamaya calismamizdir.

Implantoloji alaninda yapilan sonlu eleman analizlerinde, kortikal kemik ile
trabekiiler kemik, implant ile ¢ene kemigi ve implant ile abutment kesintisiz temasta
modellenmektedir (Himmlova ve ark., 2004; Petrie ve Williams, 2005). Bu sebeple
SESA yonteminin bir takim eksikliklerinin de oldugu gz 6ntinde bulundurulmalidir.
Calismamizda kullandigimiz tiim ¢alisma modellerinde kortikal ve trabekiiler kemigin
kendi igsel oOzelliklerine uygun yiikk dagilimi yaptiklart ve birlikte c¢aligtiklar

varsayilmistir.

Bir organizmaya ait herhangi bir dokunun igyapist hi¢bir zaman %100 homojen
ve izotropik degildir. Bu sebeple sonlu elemanlar stres analizi modelleri peri-implant
dokuyu dogru bir sekilde yansitamazlar. implantlarin gevresinde pordz yap: sergileyen
trabekiiler kemik bulundugu i¢in implant-kemik temasi yani oSseointegrasyon higbir
zaman %100 degildir. Yapilan histololojik calismalarda implant kemik temasinin
ortalama %61,3 oldugu tespit edilmistir (Degidi ve ark., 2003). Calismamizda
implantlarin %100 oraninda osseointegre oldugu varsayilmistir. Bu nedenle calisma
sonuclar1 degerlendirirken sonlu elemanlar stres analizinin sinirlamalar1 gézoniinde

bulundurulmalidir.
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Kortikal kemiginin mevcudiyeti ve kalinli§1 analizin sonuglarini etkileyecek
onemli ozelliklerdendir (Kursunoglu, 2011). Kortikal kemigin yapisal farkliliklarinin
modele birebir aktarilmasi teknik olarak miimkiin olmadigindan, calismamizda
kortikal kemigin kalinligi her bolgede ortalama 2 mm kabul edilmistir. Ayrica
calismamizin sonuglar1 degerlendirilirken kortikal kemik kalinligr arttiginda kemikte
olusacak streslerin azalacagi, kalinlik azaldiginda ise streslerin artacagi goz ardi
edilmemelidir. Birgok arastirmaci yaptiklari ti¢c boyutlu SESA’da kortikal kemigi 2
mm olarak almistir (Choi ve ark., 2013 ve Gujjarlapudi ve ark., 2013).

Sonlu elemanlar analizi yonteminin giivenilirligini etkileyen 6nemli bir faktor
eleman ve diigiim noktasi sayisidir. Sato ve arkadaslari (1999a), eleman boyutunun
azaltilmasinin, ii¢ boyutlu sonlu elemanlar analizinde stres degerlerine etkisini
degerlendirdikleri ¢alismalarinda; 600, 300, 150 ve 75 pum eleman boyutlarini
karsilagtirmiglardir. Dik agiyla 10 N yiikleme yapilan kemikte, 600 pym ve 300 pm
eleman boyutlar1 birbirileriyle karsilastirildiginda sonuglarda anlamli bir fark
bulunurken, 300, 150 ve 75 pum eleman boyutlar1 arasinda anlamli bir fark
bulunamamistir. SESA’da sonuglarin daha giivenilir elde edilebilmesi i¢in, eleman ve
diigiim sayisinin en az 30000-200000 ve eleman boyutunun ise 150-300 pm olmasi
gerekmektedir. 300 pm’den daha biiyiik eleman boyutu yaniltict sonuglarin elde
edilmesine neden olabilmektedir. (Sato ve ark., 1999a ve Sato ve ark., 1999b).
Eleman boyutunun azaltilmasi, eleman sayisinin artmasina neden olurken, daha
gercekei bir model elde edilmesini saglamaktadir (Sato ve ark., 1999b). Ayrica eleman
sayisi arttik¢a analiz siiresi de uzamaktadir (Sato ve ark., 1999a). Bu bilgiler 1s1ginda
caligmamizda tiim modellerde tek degisen yapi olan implant gévdesinin eleman
boyutu 200 pum olarak secilmis, eleman ve digim sayilarinin arttirilmasi
hedeflenmistir. Eleman sayisinin yetersizligine bagli hatali sonuglarin ortadan
kaldirilmas1 amaglanmigtir. Calismamizda kullanilan modellerde ortalama 49000
eleman ve 88000’in iizerinde diiglim noktas1 mevcuttur. Bu sayilar, sonlu elemanlar
yontemi kullanilarak yapilan ¢aligmalarin biiyiik ¢ogunlugunda kullanilan eleman ve
diigiim noktas1 sayilarmin oldukca iizerindedir (Akg¢a ve Iplik¢ioglu, 2002; Choi ve
ark., 2013 ve Kohal ve ark., 2002).

72



Literatiir incelendiginde sonlu eleman analizi ¢alismalarinda kemik
modellemesinin birgok farkli sekilde yapildigi goriilmektedir. Wang ve arkadaslari
(2002), yaptiklari ii¢ boyutlu sonlu eleman analizinde boyutlar1 42 mm X 11 mm X 21
mm olan kemik blogu kullanmis, kortikal kemik kalinligin1 2 mm olarak
belirlemiglerdir. Yapilan bagka bir ¢alismada mandibulanin bir béliimii 24 mm X 40
mm X 11 mm ebatlarinda ve Kkortikal kemik 2 mm kalinliginda modellenmistir
(Gujjarlapudi ve ark., 2013). Birbirinden farkli kemik boyutlarinin kullanildigi, tiim
mandibula yerine sadece implantlar ve implantlar1 ¢evreleyen kemik dokusunun
modellenmesinin yapildig1 ¢ok sayida ¢alisma bulunmaktadir. Boyle yapilmasindaki
ama¢ ihmal edilebilir diizeyde kuvvet iletimi olan bdlgelerin modelleme disinda
tutulmasi, asil ilgilenilen kisimdaki diigiim ve eleman sayilarinin arttirilarak, istenilen
bolgenin daha daha ayrintili modellemesinin olusturulabilmesidir. Teixera ve
arkadaslar1 (1998), modelleme asamasinda implanttan 4,20 mm’den daha uzak
mesafede yapilan kemik modellemelerinin sonlu elemanlar stres analizi sonuglarini
anlamli olarak etkilemedigini gostermislerdir. Bu nedenlerden dolay1 ¢alismamizda
yalnizca implant alanlar1 ve st yapilarini iceren bolgenin modellenmesi tercih
edilmigtir. Calismamizda Rhinoceros 4.0 yazilimi ile hazirlanan 40 mm X 30 mm X 20
mm boyutlarindaki kutu seklindeki kemik modeli Algor Fempro ii¢ boyutlu analiz
programina aktarilmigtir. Matematiksel modellerin olusturulmasinda miimkiin
olabildigince sekiz nodlu, modellerin merkezine yakin bolgelerde ise gerektiginde
yapinin tanimlanabilmesi i¢in yedi nodlu, alti nodlu bes nodlu ve dort nodlu elemanlar
kullanilmistir. Boylece miimkiin olan en fazla diigiim noktali elemanlarla yiiksek

kalitede ag yapisi olusturulmaya calisilmistir.

Sonlu eleman analizi ¢galismalarinda incelenen materyallere ait Poisson katsayisi
ve elastisite modiilli degerleri arastirmaci tarafindan belirlenerek bilgisayar yazilimina
aktarilmaktadir. Dental implantlarla ilgili yapilan ti¢ boyutlu SESA ¢alismalarinda,
incelenen kortikal ve trabekiiler kemik dokusu yogunluguna bagl olarak; implant ve
abutment ise imal edildikleri malzemenin 6zelligine gore farkli Poisson katsayisi ve
elastisite modiilii gostermektedir. Calismamizda, mandibula posterior bolgede %50
oraninda goriilen yogun kortikal kemik (2 mm) ve altinda kalin trabekiiler kemik tipi

modellenerek ve bu kemik tipine ait materyal 6zellikleri tanimlanmistir. Calismamizda
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implant materyali olarak titanyum, zirkonyum ve titanyum-zirkonyum alagimi,
abutment ve abutment vidasi olarak ise titanyum tercih edilmistir ve materyallerin

Poisson katsayilar1 ve elastisite modiilii degerlerinden yararlanilmistir.

Dis hekimliginde implant destekli protezler yaygin bir kullanim alanina sahiptir.
Literatiirde, SESA ¢alismalarinda kullanilan modeller incelendiginde baz metal alagim
destekli porselen, zirkonyum destekli porselen kron ve korii protezlerinin iist yapi
olarak kullanmildigi goriilmektedir. Bizim c¢alismamizda ise protetik kron
kullanilmamistir. Bu c¢alismanin ilgilendigi alan bu protez bileseninin goz ardi
edilmesine izin vermektedir ¢iinkii esas amacimiz; proksimal kontakt noktalar1 yoluyla
komsu elemanlardan gelen stres dagilimi olmadan, uygulanan kuvvetle bilesen
arasinda dogrudan bir yiikleme canlandirmaktir (Hanaoka ve ark., 2014 ve Oztiirk.,
2015). Boylece calismada implant-kemik arayiizeyine odaklanilmistir. Protetik kron
kullanilmamasi1 implant-abutment baglanti bolgesinde olusan stres dagilimini

etkilememektedir ¢iinkii tiim modeller i¢in abutment ve yiikkleme parcasi sabittir

(Alvarez-Arenal ve ark., 2013).

Literatiirde tek implantlarda yapilan sonlu elemanlar analizlerinde farkli kuvvet
biiyilikliiklerinin dikey ve farkli acilar ile oblik uygulandigr goriilmektedir.
Calismamizda daha 6nceden yapilmis SESA ¢alismalar1 6rnek alinarak 100 N kuvvet
oblik olarak uygulanmistir (Ak¢a ve Cehreli, 2006 ; Chun ve ark., 2006 ve
Schrotenboer ve ark., 2009). Yapilan ¢aligmalarda oblik kuvvetin yer diizlemi ile 15°,
30°, 45° 60° ve 75° acilandirma ile bukkalden linguale dogru uygulandig
gbzlenmistir. Arastirmamizda da Geng ve arkadaslarinin (2004) ve Hsu ve
arkadaslarinin (2009) yaptiklar1t SESA caligsmalari dikkate alinarak gibi bukkalden 45°
act ile 100 N’luk oblik kuvvet uygulanmistir. Bu tarz biyomekanik ¢alismalarda agiz
ici kuvvetlerin birebir saglanmasi olanaksiz oldugundan bu ¢alismada elde edilen

veriler gergek degerleri yansitmayabilir.
Bu giine kadar yapilan birgok ¢alismada, sonlu elemanlar stres analizi

uygulanirken oblik yiiklerin okluzal kuvvetleri daha gercekci temsil ettigi ve kortikal

kemikte en yliksek gerilmelere sebep olduklar1 bildirilmistir. Chun ve arkadaslar
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(2006), yaptiklar1 SESA ¢alismasinda, dik ylikleme altinda farkli modellerdeki stress
dagilimlarmin benzerlik gosterdigini, oblik yiiklenen modellerde belirgin fark
oldugunu sdylemislerdir. Bu sebepten dik yliklemenin yapildigi calisma modellerinin

olusturulmasina gerek goriilmemistir.

Implant geometrisi (gévde tasarimi, uzunlugu ve ¢ap1) implantlar araciligiyla
kemige iletilen stres miktarini etkileyen 6énemli bir faktordiir (Van Staden ve ark.,
2006). Caglar ve arkadaslar1 (2010), ise maksiller anterior bolgeye yerlestirilen {i¢
farkli tek parca zirkonya implant sisteminde meydana gelen stres dagilimini {i¢ boyutlu
sonlu elemanlar analiziyle incelemiglerdir. Farkli implant govdesi ve yiv tasarimina
sahip implant sistemlerinde farkli stres dagilimi olustugunu bildirmislerdir.
Calismamizda implantlarin tasarim farkliligindan kaynaklanan stres farkliliklarinin
Online gegmek i¢in ayni implant sistemine ait, ayni uzunlukta ve yivsiz govde

tasarimina sahip implant modelleri kullanilmstir.

Calismamizdan elde edilen sonuglar incelenirken, dokularin yapisal 6zellikleri
gdzoniinde bulundurulmustur. Implantlarda (Ti, Zr, Ti-Zr) ve vidada olusan streslerin
degerlendirilmesinde von Mises gerilme degerlerinden faydalanilirken, kemik gibi
kirtlgan yapidaki dokularin asal stres degerleri incelenmistir. Von Mises gerilme
degerleri olusan streslerin dagilim ve yogunlugu hakkinda fikir verirken tipi hakkinda
bilgi vermez. Streslerin sikisma veya ¢ekme tarzinda olup olmadigi ve hangisinin daha
etkin oldugu hakkindaki bilgiler asal stres degerleri ile anlasilir. Bu stresin pozitif
degerleri gerilme tipi kuvvetleri ifade eder. Mutlak degeri daha biiyiik olan stres degeri
ise hangi tip kuvvetin daha etkin oldugunu gosterir (Iplik¢ioglu ve Akga, 2002).
Calismamizda incelenen tiim modellerin kemik kisimlarinda en yiiksek asal gerilme
degerleri karsilastirildiginda, tim modellerde trabekiiler ve kortikal kemikte minimum
asal gerilme degerleri daha yiiksek tespit edilmistir. Bu sebeple trabekiiler ve kortikal
kemik i¢in minimum asal gerilme degerleri implantlar ve vidalar i¢in von Mises

gerilme degerleri iizerinden karsilastirmalar yapilmastir.

Implant ve kemik arasindaki stres dagilimlarimni etkileyen en énemli etkenlerden

olan implant boyu ve capr ile ilgili yapilmis birgok SESA ¢alismas1 bulunmaktadir
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(Himmlova ve ark., 2004; iplik¢ioglu ve Akga., 2002 ve Petrie ve Williams, 2002).
Degisik implant firmalarina ait piyasaya siiriilen implantlar ¢ok farkli uzunluk ve ¢apa
sahiptirler. 4 mm ¢ap ve 10 mm uzunlugu sahip implant ¢ogu arastirmaci tarafindan
standart implant olarak kabul edilmektedir. Calismamizda standart olarak kabul edilen
4,00 mm ¢ap1 igine alacak sekilde, implant ¢aplart 3,00 mm’den 5,00 mm’ye kadar 0,1
mm’lik artislarla incelenmistir. Implant boyu tiim modellerde sabit tutularak yalnizca
degisen implant materyali ve degisen c¢aplarinin stres olusumundaki etkisi

incelenmistir.

Holmgren ve arkadaslar1 (1998), yaptiklart SESA c¢alismasinda, morfolojik
sinirlar icerisinde en genis capli implant kullanildiginda, bu implanti ¢evreleyen
kortikal kemikte en diisiik stres seviyelerinin elde edilecegini savunmuslardir.
Himmlova ve arkadaglar1 (2004), yaptiklart SESA calismasinda ayni uzunluktaki
farkli captaki implantlarda, ¢ap arttikca stres alanlarinda daralma ve stres degerlerinde
azalma oldugunu belirtmislerdir. Calismamizin sonuglar1 bu ¢aligmalarla paralellik
gostermektedir. Calismamizda her implant materyal grubu kendi i¢inde incelendiginde
cap artisiyla beraber kemikte, implantlarda ve vidada goriilen stres degerlerinin

azaldig1 ve stres alanlarinin daraldig1 goriilmektedir.

Implant biyomekanigi ile ilgili yapilan SESA ¢aligmalarinda, implantlar iizerine
oblik kuvvet uygulandiginda, kemik igerisindeki en yiiksek stres degerler implantin
boyun kismina komsu kortikal kemigin tist sinirlarinda tespit edilmistir. (Naert ve ark.,
1992 ve Pellizer ve ark., 2013). Calismamizda elde edilen bulgular bu ¢aligmalarla
benzerlik gostermektedir. Bukkalden uygulanan oblik yilikleme sonrasinda tiim
calisma modellerinde kortikal kemikte lingual bolgede implantin boyun kismina

komsu kortikal kemigin iist sinirinda en yliksek asal gerilme degerleri goriilmektedir.

SESA yonteminde canli dokular birebir taklit edilememektedir. Bu sebeple elde
edilen bulgular SESA’nin yetersizlikleri gézoniinde bulundurularak yorumlanmalidir.
Yiikleme kuvvetinin uygulandigi yon gozoniinde bulunduruldugunda lingual bolgede
minimum asal gerilme degerlerinin yiliksek oldugu goriilmekte, bu bolgede sikigma

kuvvetlerinin etkin oldugu anlagilmaktadir. Kuvvetin uygulandig1 yoniin karsisinda
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stkigma streslerinin olugmasi klinik olarak beklenen bir durumdur. Yalniz bukkal
bolgede olusan maksimum asal gerilme degerleri, minimum asal gerilmeler kadar
Onem tasimamaktadir. Yapilan analizlerde kortikal kemik ve implant boyun bdlgesinin
kesintisiz temasta oldugu varsayildigindan bukkal boélgede yogun gerilme stres
degerlerinin goriilmesi normaldir ancak gercekte kortikal kemigin implanta gelen
kuvvetler sonucunda onu takip ederek yogun gerilmeye maruz kalmasi pek olasi
degildir. Kortikal kemikte elde edilen Pmin ve Pmax degerlerini, sikisma ve gerilme
kuvvetlerine karsi olan asal gerilme dayanim kuvvetleri ile oranladigimizda Pmax
kuvvetleri daha etkinmis gibi goriilse de, kortikal kemik i¢in Pmin degerlerinin dikkate

alinarak yorumlanmasi klinik a¢idan daha anlamlidir.

Implantlardaki cap artisiyla beraber sikisma stres degerleri azalmaktadir.
Kortikal kemik i¢in en yliksek Pmin degerleri Ti modellerinde goriilmiistiir. 3,00
capindaki Ti modelinde en yiiksek Pmin degeri goriilirken Ti-Zr modelindeki Pmin
degeri ona yakindir. Her ¢ap igin en disiik Pmin degerleri Zr modellerinde
goriilmiistiir. Ince ¢aplarda Zr modellerindeki degerlerin Ti ve Ti-Zr modellere gore
belirgin olarak daha diistik oldugu; 3,50 mm c¢apa ulasildiginda ¢ implant
materyalinin Pmin degerlerinin birbirine ¢ok yaklastigi; 3,70 mm c¢aptan itibaren
neredeyse ayni seyrettikleri gozlenmektedir. Elastisite modiilii yliksek olan Zr
kuvvetleri kemige daha az iletmektedir. Dar ¢aplarda implant materyallerinin elastisite
modiiliiniin degisik olmasindan kaynaklanan kuvvet iletimindeki farkliliklar, implant
cap1 artttikca azalmaktadir. 3,70 mm ¢aptan sonra implant materyallerinin kortikal
kemige ilettikleri kuvvet agisindan belirgin bir fark bulunmamaktadir, kuvvet

dagilimlar1 benzer seyretmektedir.

Caglar ve arkadaglarinin (2010), calisma sonuglarina benzer olarak;
calismamizda kortikal ve trabekiiler kemige kiyasla implantlarda daha yiiksek stresler
meydana geldigi ve trabekiiler kemige kiyasla kortikal kemikte daha yiiksek streslerin
olustugu belirlenmistir. Elastisite modiilii yiiksek olan kortikal kemik streslerin biiyiik
miktarini karsilayarak spongioz kemikte daha diisiikk degerlerin goriilmesine sebep

olmaktadir (Meijer ve ark., 1992 ve Baggi ve ark., 2008). Calismamizda her yiikleme
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kosulunda en yiiksek stres degerleri Oncelikle elastisite modiilii yiiksek olan

implantlarda, en diisiik degerler trabekiiler kemikte elde edilmistir.

Kemik dokusunun sikisma streslerine dayanimi gerilme streslerine
dayanimindan daha yiiksektir. Bu nedenle trabekiiler kemik bulgularindan maksimum
asal gerilme degerlerinin incelenmesi klinik olarak daha anlamlidir. Trabekiiler kemik
icin en yiiksek Pmax degerleri Ti modellerinde goriilmiistiir. Her ¢aptaki ¢alisma
modelleri igin en diisiik degerler Zr modellerinde goriilmiistiir. Implant cap artisi
trabekiiler Pmax degerlerinde azalmaya neden olmustur. Zr modellerdeki Pmax
degerlerin Ti ve Ti-Zr modellerine gore olduk¢a diisik oldugu, Ti ve Ti-Zr
modellerindeki degerlerin ise birbirine daha yakin seyrettigi gériilmiistiir. 4,60 mm
captan sonra Ti ve Ti-Zr modellerindeki Pmax degerleri birbirine ¢ok yakin

seyretmekte ve Zr degerlerine yakinlagsmaktadir.

Asal gerilme degerleri, kemik-implant araytiziindeki, fizyolojik kemik kayb1 ve
kemik rezorbsiyonunun baslatilmasinda etkin risk gostergeleridir. Kortikal kemikte
minimum asal gerilme mutlak degerinin 170-190 MPa, maksimum asal gerilme
degerinin 100-130 MPa’1, trabekiiler kemikte her iki asal gerilme degerinin de 5 MPa’1
astigt durumlarda kemiklerde asir1 yiikkleme meydana gelmektedir (Baggi ve ark.,
2008). Calisma kosullarinda uygulanan yiikler altinda tiim modellerdeki asal gerilme

degerleri belirtilen degerlerin ¢ok altinda kalmaistir.

Cigneme kuvvetleri Oncelikle implant iist yapilar1 ve abutmentlar tarafindan
karsilanmakta, sonra implantlara, implantlar araciligiyla da ¢evre kemik dokusuna
iletilmektedir (Van Staden ve ark., 2006). Implant materyallerinin elastik modiilii
kemik-implant arayiiziinii ve kemige iletilen stresleri etkilemektedir bu sebeple degisik
elastisite modiiline sahip implant materyallerinin stres iletimi farkliliklar
gostermektedir (Geng ve ark., 2001). Implant materyallerinin elastik modiiliiniin,
kuvvetlerin kemige iletiminde 6nemli rol oynayarak, uzun dénemde implant basarisini
etkileyebilecegi bildirilmistir. Mailath ve arkadaslar1 (1989), implant materyalinin
elastisite modiiliiniin en az 110000 N/mm? olmas1 gerektigini ve ¢ok diisiik elastisite

modiiliine sahip implant materyallerinden kaginilmasi gerektigini bildirmislerdir.
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Titanyum dental implant materyalleri icerisinde altin standart olarak kabul
edilmektedir. Titanyum implantlara ait yiiksek basari oranlar1 farkli ¢aligmalarda
bildirilmistir (Leonhardt ve ark., 2002 ve Moraschini ve ark.,2015) Bu sebeple, yeni
iretilen implant materyalleri siklikla titanyum implantlarla karsilastirilmaktadir
(Caglar ve ark., 2011; Gujjarlapudi ve ark., 2013; Kohal ve ark., 2002 ve Wu ve ark.,
2013). Calismamizda, dis hekimliginde yaygin kullanim alani bulamayan zirkonya
implantlar ve yeni kullanilmaya baglanan Ti-Zr implantlarin biyomekanik davranislar

titanyum implantlar ile karsilastirilmistr.

Kohal ve arkadaslar1 (2002), yaptiklar1 ¢alismada titanyum ve zirkonyum
implantlarin stres dagilimlarint SESA yontemiyle degerlendirmislerdir. Titanyum
implantlar metal destekli kronlarla, zirkonya implantlar ise tam seramik kronlarla
restore edilmis sekilde modelleyerek von Mises degerlerini incelemislerdir.
Zirkonyum implantlarin, titanyum implantlarla benzer stres dagilimina sahip oldugu

ve anterior maksillada estetik amagli tercih edilebilecegini bildirmislerdir.

Caglar ve arkadaglar1 (2011), titanyum ve zirkonya implantlardaki ve ¢evreleyen
kemikteki stres dagilimini inceledikleri ¢alismalarinda, Kohal ve arkadaslarinin (2002)
caligmasina benzer bulgular elde etmislerdir. Oblik ve horizontal yiiklemede, titanyum
implantlarin ¢evresinde olugan von Mises gerilme degerlerinin zirkonya implantlarin
cevresinde olusan streslerden daha yliksek oldugunu bildirmislerdir. Calismamizda
Caglar ve arkadaslarinin (2011) ¢alismasina benzer olarak, oblik yiikkleme altinda
titanyum implantlarin  etrafindaki  stres  degerleri zirkonya implantlarla
karsilastirildiginda, kortikal ve trabekiiler kemik igin daha yiiksek oldugu

bulunmustur.

Caligmamizda titanyum implantlarin elastik modiilii 110 GPa, zirkonya
implantlarin elastik modiilii 200 GPa, titanyum-zirkonyum alagiminin ise 125 GPa
olarak kabul edilmistir. Abutment her model i¢in aynmi1 boyutlarda ve titanyumdan
modellenmis, implant ve abutmentin birbirinden ayrilmadig1 varsayilmistir. Yiiksek
elastisite modiiliine sahip implant materyallerinin kortikal kemikte daha az gerilme

olusturdugu bildirilmistir (Geng ve ark., 2001). Calismamizda agili yilikleme
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kosulunda kortikal kemikte ve trabekiiler kemikte meydana gelen ¢ekme stresleri
(Pmax) degerleri Ti ve Ti-Zr modellerde, Zr modellere kiyasla daha yiiksektir. Agili
yiikleme kosulunda; Kortikal ve trabekiiler kemikteki sikisma streslerinin (Pmin) Zr
modellerde daha diisiik oldugu goriilmiistiir. Sonug olarak, zirkonya implantlar daha
yiiksek elastisite modiiliine sahip olduklarindan, implant ¢evresindeki kemikte daha

diisiik stres dagilimi olusturdugu belirlenmistir.

Metaller gibi ¢ekilebilir materyaller icin von Mises streslerinin degerlendirilmesi
daha 6nemlidir. Von Mises stres degerleri plastik deformasyondan sorumlu enerjiyle
iligskilidir ve son elastik deformasyon (Yield) noktasin1 tanimlamak igin
kullanilmaktadir. Yield noktas: asildiginda cekilebilir cisimlerde kalict deformasyon
olugmaktadir. Son gerilme dayanimina (ultimate tensile strength) ulasildiginda ise
cisimde kopma meydana gelmektedir. Yield Noktasi cisimlerde kalici deformasyonun
basladig1 nokta olarak tanimlanmaktadir ve her zaman net bir sayisal degerle ifade
edilemeyebilir onun yerine cisimlerin koptugu an yani son gerilme dayanim degerleri
tespit edilebilmektedir. Calismamizda kullanilan materyallerin son gerilme dayanim
degerleri goz oniinde bulundurulmadan sadece von Mises degerlerinin incelenmesi,
bulgularin yanlis veya eksik yorumlanmasina sebep olabilir. Cisimde goriilen von
Mises degerlerinin yiiksek olup olmamasindan daha ¢ok bu degerin 0 cisme ait son
gerilme dayanimi degerlerine ne kadar yakin oldugunun anlasilmasi daha 6nemlidir.
Elde edilen von Mises bulgularinin materyallerin ¢ekme dayanimlarina
oranladigimizda yiikleme kuvvetlerini dar ¢aplarda en iyi Ti-Zr implantlar1 karsiladigi
anlagilmaktadir. Ti ve Zr implantlar, Ti-Zr implantlarin performansini hi¢bir ¢apta tam
olarak yakalayamamakla birlikte ancak 3,90 mm c¢aptan itibaren aralarindaki farkin
belirgin sekilde azaldig1 goriilmektedir. Ti ve Zr implantlar 4,40 mm ¢aptan itibaren
performans olarak birbirlerini yakalarken, Ti-Zr implantlarin aradaki farki korudugu

gorilmiistiir.

Ti-Zr implantlar titanyuma gére daha dayanikli olmasi sebebiyle ilk 6nce 3,30
mm ¢apta piyasaya sirilmistir. Biyouyumlulugu, daha kisa siirede 0sseointegre
olmasi, mekanik 6zelliklerinin ve yorulma direncinin daha iyi olmasi dolayisiyla Ti-

Zr implantlarim birgok ¢ap ve uzunlukta iretimi yapilmaktadir. Her c¢ap igin
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performansi titanyum ve zirkonyum implantlara gore oldukca iyidir. Benic ve
arkadaglar1 (2013), yaptiklart randomize kontrollii klinik ¢aligmanin bir yillik
sonucuna gore; anterior ve premolar tek kronlar i¢in kullanildiginda 3,30 ¢apidaki Ti-
Zr implantlarin, 4,10 mm ¢apli titanyum implanttan farkli performans gostermedigini
bildirmislerdir. loannidis ve arkadaslarinin (2015), yaptiklar1 randomize kontrollii
klinik ¢aligmanin ii¢ yillik sonucuna gore ise; anterior ve premolar tek kronlar i¢in
kullanildiginda 3,30 ¢apidaki Ti-Zr implantlarin, 4,10 mm ¢apli titanyum implanttan
farkli performans gostermedigi goriilmiistiir. Bu ¢alismalarda Ti-Zr ve titanyum
implantlar ilk ve iiclincli yilin sonunda marjinal kemik kaybi, diseti papili kaybu,
mekanik komplikasyonlar, agizda kalim gibi bir¢cok basar1 kriteri yoOniinden
incelenmislerdir ve anlamli bir fark gézlenmemistir. Bu calismalarin sonuglarina gore
dar ¢apli implantlarin kullanimi, kemik greftleme islemlerine ihtiyacin azalmasini
dolayisiyla peri-implant dokusunun korunmasini sagladigindan umut vericidir.
Calismamizin sonuglarina gore mekanik agidan Ti-Zr implantlarin dar ¢aplarda
titanyumdan daha iyi, standart caplarda ise titanyumla benzer performans gosterdigi

anlasilmaktadir.

Vida, implant destekli restorasyonlarda protez bilesenlerinin birbirine
baglanmasi i¢in kullanilan 6nemli bir parcadir. Vida gevsemeleri daha ¢ok tek kron
iceren implant iistii protezlerde goriilmektedir. Vida birlesimine etki eden kuvvetler,
vida gevsemesi riskini arttirmaktadir. Okluzyon catigmalari, parafonksiyonel
aliskanliklar, ¢igneme dinamikleri, vidanin ilk sikistirilma etkisi, vida materyali, kron
yiiksekligi gibi bircok etken vida gevsemesine neden olabilmektedir (Misch, 2005;
Chapter 24). Bu sebepler calismamizin konusu disinda kalmaktadir. Calismamizda
yalnizca farkli implant materyallerinin degisen c¢aplarda vidaya ilettikleri stres

degerleri incelenmistir.

Implant vidalarinda olusan maksimum von Mises gerilme degerleri her materyal
icin ¢ap artisiyla beraber bir miktar azalma gostermektedir. En yiiksek degerler
titanyumda sonra sirastyla Ti-Zr alagimi ve zirkonya implantlarda gériilmektedir. Bu
sonuca gore elastisite modiilli yiiksek olan zirkonyum implantlarin gelen kuvvetleri

oncelikle kendi biinyelerinde karsilayarak vidaya daha az ilettikleri anlagilmaktadir.
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Ti-Zr implantlar performans olarak Ti ve Zr implantlardan daha iyi sonuglar verse de
vidaya kuvvet iletiminin fazla olmas1 vidaya bagli basarisizlik yasanma olasiligina

isaret etmektedir.

Tiim modellerdeki vida goriintiileri incelendiginde en yiiksek stres degerlerinin
vidanin boyun kisminda lingual ve bukkal bolgede yogunlastigi, stres dagiliminin
homojen olmadig1 gériilmiistiir. Streslerin vida boyunca yayilimlari incelendiginde her
implant materyali i¢in ¢ap artisiyla beraber streslerin azaldig1 ve dagilimlarinin benzer
oldugu goriilmiistiir. Zr modellerde stres degerleri daha diisiikk olmakla birlikte stres
alanlarmin belirgin sekilde daha dar oldugu gézlenmistir. Ti ve Ti-Zr modellerinde
stres dagilimlar1 benzerlik gostermekle beraber tiim caplarda Ti modellerdeki stres
degerleri daha biiyiik ve vidanin boyun bdlgesindeki dagilimlari daha yogundur. Farkli
implant materyallerinin vidaya ilettikleri kuvvet degerleri olduk¢a farkliyken ayni
materyalin degisen ¢aplarinda vidaya iletilen kuvvetler cap artistyla beraber belirgin
bir azalma gostermemektedir. Calismamizin sonuglarina gore vidaya iletilen
kuvvetlerin implanttaki ¢ap degisiminden daha ¢ok implant materyal 6zelliklerinden

etkilendigi sdylenebilir.
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5. SONUC VE ONERILER

Tim c¢alisma modellerinde yiikleme sonrasi en yiiksek stres degerleri

implantta, en diisiik stres degerleri trabekiiler kemikte tespit edilmistir.

Tiim ¢alisma modellerinde yiikleme sonrast kortikal ve trabekiiler kemikte
minimum asal gerilme degerleri maksimum asal gerilme degerlerinden daha

yiiksek bulunmustur.

Kemik igerisindeki en yiiksek stres degerleri implantin boyun kismina komsu
kortikal kemigin en st siirinda tespit edilmistir. Stresler yogun olarak

kortikal kemik tarafindan absorbe edilmistir.

Stres degerlerindeki degisimde implant materyalinin ve implant ¢apinin etkili

oldugu bulunmustur.

. Her implant materyali grubu i¢in ¢ap artisiyla beraber kemikte, implantlarda
ve vidada goriilen stres degerlerinin azaldigi ve stres alanlarinin daraldigi

goriilmiistiir.

. Yiksek elastisite modiiliine sahip materyaller kemige daha az stres
iletmektedir. Zirkonyum implantlar titanyum ve Ti-Zr implantlara gére daha
yiiksek elastisite modiiliine sahip olduklarindan, implant ¢evresindeki kemikte

daha diisiik stresler olusturmaktadir.

Dar caplarda calismamizda kullandigimiz implant materyallerinin kemige
ilettikleri stres farkliliklar1 oldukg¢a belirginken, cap artttkga bu fark
azalmaktadir. Kortikal kemige iletilen stresler agisindan 3,70 mm ¢aptan sonra

ic implant materyali arasinda belirgin bir farklilik bulunmamaktadir.
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8. Ti-Zr implantlar dar ¢aplarda Ti ve Zr implatlara gore daha iyi performans
sergilemektedir. Ti ve Zr implantlar 3,90 mm ¢aptan itibaren Ti-Zr alasiminin

performansina yaklasabilmektedir.

9. Zr implantlarda vidaya iletilen streslerin daha az oldugu goriilmektedir.
Elastisite modiilii yiiksek olan implant materyali stresleri oncelikli olarak

karsilayarak vidaya daha az kuvvet iletimi saglamaktadir.

10. implant materyalinin vidaya iletilen kuvvetlere olan etkisi implant ¢apinin

etkisinden daha fazladir.

Bu ¢aligmanin sinirlar1 igerisinde elde edilen sayisal degerler, implant materyal
ozelliklerinin ve implant ¢ap farkliliklarinin yiik dagilimini etkiledigini gostermistir.
Implant capinin artmasmm stres miktarlarmin azalmasinda ve stres alanlarinin

daralmasinda etkili oldugu tespit edilmistir.

Elastisite modiil degeri daha yiiksek implant materyallerinin kullaniminda
uygulanan yiiklerin oncelikle implant tarafindan karsilandigi, kemige ve abutment

vidasina transfer edilen edilen yiiklerin azaldig1 gozlenmistir.

Klinik ag¢idan implant endikasyonu konmus vakalarda yeterli kemik varliginda,
biyomekanik agidan avantaj sagladigindan miimkiin olan en genis ¢apta implantin
yerlestirilmesi Onerilebilir. Ancak daha dayanikli materyallerden tiretilmis (Ti-Zr) dar
capli implantlarin kullaniminin daha az invaziv bir yaklasim oldugu, mevcut kemik
dokusunu daha fazla korunmasini sagladigi, ileri cerrahi teknikler ve ogmentasyon
islemlerini ortadan kaldirarak hastalar i¢in daha kabul edilebilir ve ekonomik bir tedavi
segenegi oldugu gozoniinde bulundurulmalidir. Yalnizca dar ¢aplarda degil, mekanik
ve biyolojik 6zellikleri diisliniildiiglinde standart caplarda kullanimi da titanyum

implantlara iyi bir alternatif olusturmaktadir.

Zr implantlar estetik gereksinimin yiiksek oldugu ve okluzal kuvvetlerin az

oldugu 6n bolge restorasyonlari i¢in tercih edilebilirler.
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Titanyum implantlar dental implantolojide altin standart olarak kabul edilse de
Ti-Zr implantlar mekanik agidan daha istiin Ozellikler sergilemektedirler.
Biyouyumluluk ve osseointegrasyon agisindan da titanyumdan istiin oldugu
calismalarla ortaya konan Ti-Zr implantlarin uzun donem takipli ¢alismalar 1s1g1inda
titanyumun yerini almasi olas1 goziikmektedir. Ancak Ti-Zr alasimi1 implantlarin, sivi
ortamlarda diisiik sicaklik bozunmasi fenomeni yasayan zirkonyum igeriginden dolay1
uzun donemde agiz ortaminda nasil davramis sergileyecegi hakkinda arastirmalara

ihtiyag vardir.

Implant biyomekanigi ile ilgili yapilan sonlu eleman analizlerinin higbiri, tiim
kemik ve implant parametrelerini biraraya getirerek olusan streslerin ve dagilimlarinin
degerlendirilmesinde tam olarak rehberlik edememektedir. Bu sebeple sonlu eleman
analizi ile elde edilen bulgularm klinik arastirmalarla desteklenmesi gerekli ve

Onemlidir.
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OZET

Farkh Caplardaki Titanyum, Zirkonyum ve Titanyum-Zirkonyum Alasimh
Implantlarda ve Cevreleyen Kemik Dokusunda Olusan Streslerin U¢ Boyutlu Sonlu
Elemanlar Stres Analizi Yontemi Ile Karsilastirilmasi

Gliniimiizde kaybedilen dislerin restorasyonunda dental implantlar siklikla
kullanilmaktadir. Dental implant materyali olarak titanyum yaygin olarak kullanilmakla
beraber titanyuma alternatif materyal arayislari devam etmektedir. Titanyum implantlarda
ortaya cikabilen estetik sakincalar zirkonyum implantlarin kullanimini giindeme getirirken,
dar capli implantlarda titanyumun yorulma ve kirtlma dayaniminin yetersiz kalmasi Ti-Zr
alasgimi implant materyalinin gelistirilmesini saglamistir. Kullanilan implant materyalinin
ozelliklerinin iyi bilinmesi ve biyomekanik prensiplerinin dogru uygulanmasi, implant
tedavilerinin basarist agisindan 6nemlidir.

Calismamizin amaci; titanyuma alternatif olarak gosterilen Zr ve Ti-Zr alagimi
implantlar kullanildiginda, implantlarda ve gevreleyen kemik dokusunda olusan streslerin
implantlarin ¢ap degisimlerine gore nasil degistiginin 3 boyutlu sonlu elemanlar stres analiz
yontemi ile degerlendirmektir.

Calismamizda 3 farkli implant materyalinden (titanyum, zirkonyum, titanyum-
zirkonyum alagimi1) implant uzunlugu sabit tutulmak kosuluyla, en ince 3,00 mm en kalin 5,00
mm olmak {izere degisen ¢aplarda modeller olusturulmustur. Cap artisi, her bir materyal igin
3,00 mm’den baglanarak 0,1 mm arttirilarak 5,00 mm’ye kadar devam ettirilmistir. Her
materyal i¢in 21’er adet implant modeli olusturulmustur. Her bir modele oblik yonde (45°)
100 N kuvvet ayr1 ayr1 uygulanarak toplam 63 ¢aligsma modeli elde edilmistir.

Uygulanan kuvvetler sonucunda trabekiiler ve kortikal kemikte olusan maksimum ve
minimum asal gerilme degerlerine ve implantlarda ve abutment vidasinda olusan von Mises
gerilme degerlerine implant ¢ap degisiminin ve implant materyal 6zelliklerinin etkisi
incelenmistir.

Bu ¢aligmanin simirlar igerisinde elde edilen sayisal degerler, implant ¢apinin ve
iiretildigi materyalin kuvvet iletimini etkiledigini ve degistirdigini gostermistir. Implant
capindaki artis her iic implant materyali i¢in de stres miktarlarinin azalmasina ve stres
alanlarinin daralmasina sebep olmustur. Zirkonyum implantlar titanyum ve Ti-Zr implantlara
gore daha yliksek elastisite modiiliine sahip olduklarindan, implant ¢evresindeki kemikte daha
diisiik stresler olusturmaktadir. Dar ¢aplarda implant materyallerinin kemige ilettikleri stres
farkliliklart olduk¢a belirginken, ¢ap artisiyla bu fark azalmaktadir. Ti-Zr implantlar dar
caplarda Ti ve Zr implantlara gére daha iyi performans sergilemektedir.

Anahtar Kelimeler: dental implant, SESA, titanyum, titanyum-zirkonyum alagimi, i
boyutlu sonlu elemanlar stres analizi yontemi, zirkonyum
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SUMMARY

Analyzing The Stresses on Different Diameters of Titanium, Zirconium and Titanium-
Zirconium Alloy Implants and Supported Bone Tissues by Three Dimensional Finite
Element Analysis Method

Today, dental implant materials are often used in the restoration of missing teeth. In
spite of the fact that titanium as a dental implant material is commonly used, there are still
alternative material searches for titanium. Because of esthetics disadvantages occured in
titanium implants bring forward the use of zirconium implants. Inadequacy of fatigue and
fracture strength properties of titanium in narrow diameter implants, has ensured Ti-Zr alloy
implant material to be improved. Knowledge of properties of the implant material and correct
application of biomechanics are vital in terms of the success of implant treatments.

The aim of our study is to evaluate how the stresses in implants and supporting bone
tissue has changed according to changes in implant diameters, when Zr and Ti-Zr alloy
implants, which are considered to be alternatives for titanium, are used by three dimensional
finite element analysis method.

In this study three different implant materials (titanium, zirconium, titanium-zirconium
alloy) were used and 21 models were created from each material at different diameters from
3,00 mm to 5,00 mm by 0,1 mm incrementals. The length of the implants were kept constant.
Totally 63 study models were modelled and 100 N force was applied for each model in oblique
(45°) direction.

The effect of implant diameter and material differences on cortical-trabecular bones,
implant and the abutment screws were evaluated by analyizing max-minimum principle and
Von Misses stresses.

Within the limits of this study, it was determined that implant diameter and material
changes affected the force distribution. Increase of implant diameter caused to decrease of
stress quantities and distribution for each three implant materials. Zirconium caused lower
stresses in implant supporting bone tissues, as it had higher elasticity modulus than Ti and Ti-
Zr alloy. While stress transfer of all implant materials in narrow diameters to bone differed
significantly, this difference decreased in wider diameters. In narrow diameters, Ti-Zr implants
gave better performance than Ti and Zr implants.

Key Words: dental implant, FEM, Three Dimensional Finite Element Analysis Method,
titanium, titanium-zirconium alloy, zirconium
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