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1. GİRİŞ 

Diş kaybı geri dönüşümü olmayan bir durumdur ve tam dişsizlik ise ağızdaki diş 

kaynaklı hastalıkların son aşaması olarak tanımlanır. Son yıllarda tam dişsizlik 

görülme oranı oldukça azalmış olsada, dünya çapında özellikle ileri yaştaki bireylerde 

hala önemli oranda var olmaktadır. Dişsizlik görülme oranı ülkelere göre farklılık 

göstermekte; sosyo- ekonomik ve kültürel durumdan, meslekten ve yaşam tarzından 

etkilenmektedir. Fonksiyonel, psikolojik, fiziksel ve sosyal etkilere neden olmaktadır 

(Lopez ve ark., 2016). 

Bu sebeplerden dolayı günümüzde implantlar ve özellikle üst yapı malzemeleri 

hakkında çok ciddi araştırmalar yapılmakta ve hastalara en ideal tedavi yöntemi ve 

optimal özelliklere sahip malzemeler sunulmaya çalışılmaktadır. 

1.1. İmplant  

2005 yılında yayınlanan protez terimleri sözlüğü dental implantı ‘sabit veya 

hareketli protezler için mukoza ve/veya periost altına yerleştirilen, kemik içinden veya 

üzerinden proteze destek ve retansiyon sağlamak için kullanılan protetik alloplastik 

materyal’ olarak tanımlamaktadır.  

1.2. İmplantın Tarihçesi  

Tarih boyu insanlar kayıp dişlerin yerine konması için değişik yöntemler 

denemişlerdir. Arkeoloik kazılardan elde edilen kafa iskeletlerinde taş, tahta, deniz 

kabuğu ve metal yerleştirilmiş alt ve üst çene kemikleri bulunmuştur. Magglio 19. 

yüzyılın başlarında çekim yapılmış soketlere altın kökler yerleştirmiştir. Yirminci 

yüzyılın ikici çeyreğinde ise Cr-Co-Mo kullanılarak üretilen implantlarla uzun dönem 
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başarılı sonuçlar elde edilmiştir. Branemark 1960’lı yıllarda titanyum ve kemiğin 

kaynaşmasını ortaya koyduğu osseointegrasyon kavramı ile modern implantasyonun 

doğmasına neden olmuştur.  

Günümüzde implant tedavisinin yaygınlaşmasının birçok nedeni vardır. 

Bunların başlıcaları; hareketli bölümlü protezlerin zayıf performansı, hareketli 

bölümlü protezlerin kullanımı sonucu meydana gelen komplikasyonlar, implant 

destekli protezlerin avantajları ve uzun dönem sonuçlarıdır.  

 

Şekil 1.1. Mandibulada üç kesici diş yerine yerleştirilmiş deniz kabukları.  

1.3. Dental İmplant Sınıflaması  

İmplantlar kemikle olan ilişkilerine göre 3 grupta toplanırlar:  

• -  Subperiostal (Kemik üzeri)  

• -  Transmandibular (Kemik boyunca)  

• -  Endoosseoz (Kemik içi) Subperiostal ve transmandibular implantlar 

günümüzde çok tercih edilmemekle birlikte endoeosseoz implantlar tam ve 

kısmi dişsizliklerin tedavisinde yaygın olarak kullanılmaktadır (Rosenstiel, 

2006; Bölüm 2).  

Endoosseoz implantlar geometrik şekillerine göre;  

• -  Vida tip implantlar  

• -  Silindirik implantlar  
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• -  Blade implantlar  

• -  Vent tipi implantlar olarak dört gruba ayrılırlar.  

 

Şekil 1.2. a) Subperiotal implant. b) Transmandibular implant. 

 

Şekil 1.3. a) Vent tip implant. b) Silindirik implant. c) Vida tip implant. d) Blade implantlar.  

Yüzey özelliklerine göre ise işlenmiş yüzeyli, işlenmemiş yüzeyli, kaplanmış yüzeyli 

ve kombine implantlar olmak üzere dört gruba ayrılırlar (Schroeder, 1991).  

1.4. İmplant Endikasyonları  

Zarb ve arkadaşları (1987) implant endikasyonlarını;  

• -  Total protezlerden gerçek dışı beklentisi olan hastalar  

• -  Protezin stabilitesini olumsuz etkileyen parafonksiyonel hareketi olan 

hastalar  

• -  Düşük doku toleransı  
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•  -  Bulantı refleksi olan hastalar  

• -  Hareketli protez kullanamayan hastalar  

• -  Sabit bölümlü protez desteği için uygun sayı ve yerde doğal diş desteği 

bulunmayan hastalar  

 

Şekil 1.4. Değişik materyallerden üretilmiş implantlar.  

- Destek dişlerin preparasyonunun istenmediği durumlar, olarak belirtmişlerdir.  

Davarpanah ve arkadaşları (2003) ise implant endikasyonlarını;  

• -  Harektli protez tutuculuğunun az olması  

• -  Hareketli protez stabilitesinin az olması  

• -  Psikolojik olarak hareketli protez kullanamayan hastalar  

• -  Mevcut destek dişlerin sayısının ve dağılımının yetersiz olması  

• -  Komşu diş dokularının sağlıklı olduğu tek diş eksiklikleri, olarak 

belirtmişlerdir.  

1.5. İmplant Kontrendikasyonları  

Hobo ve arkadaşları (1991) implant kontrendikasyonlarını, kesin ve kesin 

olmayan kontrendikasyonlar olmak üzere ikiye ayırmışlardır.  

Kesin kontrendikasyonlar; yüksek doz radyasyon alan hastalar, psikiyatrik 

problemli hastalar, hematolojik sistem bozukluğuna sahip hastalar olarak 
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belirtmişlerdir. Kesin olmayan kontrendikasyonlar ise; sert ve yumuşak doku 

patolojileri, yeni diş çekimi bölgeleri, ilaç, alkol, sigara bağımlısı kişiler ve düşük doz 

radyasyona maruz kalan hastalar olarak belirtmişlerdir.  

Rosenstiel ve arkadaşları (2006) ise implant kontrendikasyonlarını;  

- Akut hastalık  

-  Hamilelik  

-  Kontrolsüz sistemik rahatsızlıkların varlığı  

-  İmplant sahasında tümoral yapı varlığı  

-  Hasta beklentilerinin gerçek üstü olması  

-  Protez yapılmasının mümkün olmadığı durumlar olarak belirtmişlerdir. 

1.6. Osseointegrasyon Tanımı  

Osseointegrasyon Latince ‘os’: kemik ve ‘integrate’: birleşmek kelimelerinin biraraya 

gelmesi ile oluşmuş ve ilk olarak 1977 yılında tanımlanmış; implant ara yüzeyi ve 

alveol kemiği arasında doğrudan temas sağlanması şeklinde tanımlanmıştır. Daha 

sonra osseointegrasyon, implant ve kemik arayüzeyinde herhangi bir bağ dokusu 

olmadan yüklerin implanttan kemiğe aktarıldığı yapısal ve işlevsel bağlantı olarak 

tanımlanmıştır (Branemark ve ark., 1977 ve Geçkili ve Bilhan, 2012).  

Osseointegrasyonun biyomekanik açıdan tanımı ise; ‘kemikteki fonksiyonel yükleme 

sırasında, alloplastik materyallerin klinik olarak asemptomatik rijit fiksasyonunun 

oluştuğu ve muhafaza edildiği bir süreçtir’ (Zarb ve Albrektsson, 1991).  

Osseointegrasyonun sağlanmasında implant yerleştirilecek kemik dokusunun özelliği, 

implant materyalinin doku uyumluluğu ve tasarımı, cerrahi disiplin, yük iletimi ve 

implant yüzey özellikleri gibi birçok faktör rol oynamaktadır (Uzun ve Keyf, 2007). 

İmplant osseointegrasyonunun sağlanması ile ilgili günümüzde kabul gören başarı 

kriterleri şöyle tanımlanmıştır (Albrektsson, 1988 ve Tunalı, 2004: 9- 17):  
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•Klinik değerlendirmede implantlar mobil olmamalıdır.  

•Radyografik değerlendirmede implant çevresinde radyolüsensi olmamalıdır.  

•Yükleme sonrası birinci yıldan itibaren, vertikal kemik kaybı bir yılda 0,2 

mm’den az olmalıdır.  

•Ağrı ve enfeksiyon gibi semptomlar olmamalıdır.  

1.7. Kemik Tipi ve Özellikleri  

Endosteal implantların osseointegrasyonun sağlanması için sadece yeterli kemik 

miktarına değil (yükseklik, genişlik, şekil), aynı zamanda yeterli kemik yoğunluğuna 

da ihtiyaç vardır (Sevimay ve ark., 2005a). İmplant uygulamalarında en uygun tedavi 

sonuçlarını almak için kemik yapısının en önemli faktör olduğu bildirilmiştir (Zarb ve 

Schmitt, 1995). Kemik kalitesi; implant seçimi, primer stabilite ve yükleme zamanını 

belirlemek için önemli bir faktördür (Sevimay ve ark., 2005a).  

Lekholm ve Zarb’ın (1985) yaptığı kemik kalitesi ile ilgili sınıflandırma, 

klinisyenler ve araştırmacılar tarafından en sık kullanılan sınıflamadır ve implant 

yerleşimi için hastaları değerlendirmede standart olarak kabul edilmiştir (Şekil 1.5.):  

Tip 1 kemikte, tüm çene homojen kortikal kemikten oluşmuştur.  

Tip 2 kemikte, kalın (2 mm) bir kortikal kemikle çevrili yoğun spongioz  

kemik mevcuttur.  

Tip 3 kemikte, ince (1 mm) bir kortikal kemikle çevrili uygun sertlikte 

yoğun  

spongioz kemik mevcuttur.  

Tip 4 kemikte ise, ince (1 mm) bir kortikal kemiğin çevrelediği düşük  

yoğunlukta spongioz kemik vardır.  

Tip 2 kemik daha çok mandibulada, Tip 3 kemik ise sıklıkla maksillada görülür 

(Takahashi ve ark., 2010). Tip 1 kemik üst çenede neredeyse hiç gözlenmez. Tip 1 

kemik ön alt çenede arka alt çeneye göre iki kat daha fazla oranda gözlenir.  
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Tip 4 kemik ise en çok arka üst çenede büyük azı bölgesinde görülür (Misch, 2011, 

Bölüm 7.7) 

 

Şekil 1.5. Lekholm ve Zarb’ın ve Misch’in kemik kalitesi ve yoğunluğu ile ilgili sınıflandırmaları  

 Kemik yapısının kalitesi, tedavinin prognozunu belirleyen kuvvetlerin 

dağılımını ve aktarımını etkiler. İmplant destekli tam ark sabit protezler için en 

uygun kemik tipi daha sıkı ve yoğun kemik içeren tip 1 ve tip 2 kemiktir (Faverani 

ve ark., 2014 ve Takahashi ve ark., 2010).  

Misch (2011, Bölüm 7), kemik yoğunluğunu göz önüne alarak yaptığı 

sınıflamada, tam dişsiz çenelerde karşılaşılabilecek kemik kalitesini 4 gruba 

ayırmıştır (Şekil 1.7):  

1. Yoğun Kompakt Kemik (D1): Spongioz kemik miktarı yok denecek kadar 

azdır. Kemiğin hemen hemen her bölgesi yoğun kompakt bir kemik ile kaplıdır.  

2. Yoğun-Kalın Kompakt ve Seyrek Trabeküllü Kemik (D2): Kemiğin dış 

yüzeyi yoğun ve kalın bir kompakt kemik tabakası ile çevriliyken, iç bölgede poröz 

ve trabeküler yapısı zayıf spongioz bir kemik dokusu mevcuttur.  

3. Poröz Kompakt ve İnce Trabeküllü Kemik (D3): Dış yüzeyi kaplayan ince 

poröz kompakt kemiğin içerisinde, ince trabeküllü bir kemik dokusu bulunmaktadır.  
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4. İnce Trabeküllü Kemik (D4); Kortikal kemik dokusu ya çok az miktardadır 

ya da hiç yoktur. Mevcut kemik dokusunun yoğunluğu da çok azdır. D4 tipi kemik, 

implant uygulaması için uygun değildir ve bu tip dokuya uygulanan implantlar 

genellikle başarısızlıkla sonuçlanır.  

1.8. İmplant Destekli Protezler  

Misch (1999) tarafından yapılan sınıflamaya göre implant üstü protezler;  

• -  Sadece implant destekli üst yapı protezleri  

• -  İmplant-diş destekli üst yapı protezleri  

• -  İmplant-doku destekli üst yapı protezleri olmak üzere üç gruptur.  

Acar ve İnan’ın (2001) sınıflaması ise;  

• -  Tek diş eksikliklerinde uygulanan implant üstü protezler  

• -  Parsiyel dişsiz çenelerde uygulanan implant üstü protezler  

a) İmplant-implant destekli protezler  

b) Diş-implant destekli protezler 

- Tam dişsizlik durumlarında uygulanan implant üstü protezler  

1. a)  Tam implant destekli sabit protezler  

2. b)  Overdenture protezler  

3. c)  Mukoza destekli overdenture protezler  

i) Mukoza-implant destekli overdenture protezler  

ii) İmplant tutuculu overdenture protezler  
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1.9. İmplant Üstü Protezlerin Avantajları  

İmplant destekli protezlerin, geleneksel protezlere göre bazı avantajlarını şöyle 

sıralayabiliriz;  

• -  Kemik hacminin korunması  

• -  Oklüzyon dikey boyutunun restorasyonu ve korunması  

• -  Hastaların özgüvenlerinin artması  

• -  Proprioseptif duyunun kısmen kazanılması  

• -  Daha iyi konuşma  

• -  Daha tutucu protezler  

• -  Protez hacminin azalması  

• -  Daha fonksiyonel protezler  

• -  Yüz estetiğinin korunması  

• -  Restorasyon ömrünün artması  

• -  Hareketli protezler yerine sabit protez olanağı  

• -  Komşu dişlerde preparasyon yapılmaması  

• -  Stabilitenin artması (Misch, 2005; Chapter 1).  

1.10. İmplant Üstü Protezlerin Başarı Kriterleri  

Günümüzde implantoloji çalışmaları daha olumlu yönde sonuçlar vermekle 

birlikte Alberktsson ve arkadaşları (1986) implant başarı kriterlerini şu şekilde ifade 

etmişlerdir:  

o -  İmplant, başka bir implanta veya restorasyona bağımlı olmadan klinik 

olarak immobil olmalıdır.  

o -  Radyograflarda, herhangi bir periimplant radyolusent alan 

görülmemelidir.  

o -  İmplantın yerleştirilmesini takiben 1 yıl sonra her sene 0,2 mm’den fazla 

kemik kaybı olmamalıdır.  
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o -  Ağrı, enfeksiyon, nöropati, parestezi, mandibular kanala zarar gibi 

devamlı veya geri dönüşümlü işaret ve somptom olmamalıdır.  

o -  Yukarıda sayılan kriterler kabul edildiğinde dental implant uygulamasının 

başarılı sayılabilmesi için, bu kriterlerin kısıtlaması içerisinde ilk 5 sene 

sonunda başarı yüzdesi en az %85, on sene sonunda en az %80 olmalıdır.  

1.11. Doğal Dentisyonda ve Protetik Restorasyonlarda Oklüzal Yükler  

Doğal dişli hastalar için maksimum ısırma kuvveti kişiden kişiye ve arkın 

değişik yerlerinde farklılık göstermektedir (Şahin ve ark., 2002; Misch, 2005). 

Maksimum ısırma kuvvetleri, molar bölgede daha fazlayken anteriora gidildikçe 

azalmaktadır (Misch, 2005). Dişsizlik süresi arttıkça maksimum çiğneme kuvveti 

azalmaktadır, ancak implant yerleştirilmesini takiben yıllar içinde çiğneme kuvvetleri 

tekrar artış göstermektedir (Carr ve Laney, 1987). Mericske-Stern ve Zarb (1996), 

implantlarla desteklenmiş sabit protez kullanan bir grup kısmi dişsiz hastada oklüzal 

kuvvetleri değerlendirdikleri çalışmalarının sonucunda, maksimum oklüzal kuvvet 

ortalamasını birinci küçük azı ve her iki büyük azı dişi için 200 N’dan, ikinci küçük 

azı dişi için ise 300 N’dan daha az tespit etmişlerdir. Ağız içinde karmaşık yükler 

vardır. Çiğneme sırasındaki vertikal ve transvers yükler, aksiyel yüklere ve eğilme 

momentlerine sebep olabilir, implantta ve kemikte gerilmeye yol açabilir (Watanabe 

ve ark., 2003). İmplantları etkileyen stres çalışmalarında sadece vertikal ve horizontal 

yüklerin değil, oblik yüklerin de değerlendirilmesi gerekmektedir (Watanabe ve ark., 

2003; Bozkaya ve ark., 2004; Gül, 2009). Çünkü, oklüzyondaki yükler çok nadir 

olarak sadece vertikal yönde iletilmektedir (Taylor ve ark., 2005), bu yüzden 

değerlendirmelerde lateral kuvvetler de mutlaka göz önüne alınmalıdır (Gül, 2009). 

Özellikle oblik yükler, gerçekçi ısırma yönlerini yansıtır ve kortikal kemikte daha fazla 

zarara neden olacak kuvvetler oluşturur (Watanabe ve ark., 2003; Bozkaya ve ark., 

2004). Ancak yine de bu üç kuvvet yönü incelendiğinde; tek bir diş veya implant 

üzerinde en fazla kuvvetin aksiyel yüklemelerde oluştuğu tespit edilmiştir ve 

çalışmalarda aksiyel yüklemelerde, 77-2440 N arasında değişen değerlerde kuvvet 

ölçümleri yapılmıştır (Bozkaya ve ark., 2004).  
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Doğal dişlerden farklı olarak implantlar, kemikle direkt temasta olduklarından 

üzerlerine gelen kuvvetleri doğrudan kemiğe iletir. Bu nedenle kemik implant 

bütünlüğünün ve osseointegrasyonun korunmasında çiğneme kuvvetlerinin önemi 

büyüktür (Ishigaki ve ark., 2003). Ayrıca oklüzal yükün yönüde, implant üzerine etki 

eden kuvvet miktarında önemli farklılıklar yaratır. İmplant sistemini etkileyen yükler 

çekme, baskı ve makaslama (shear) kuvvetleridir. Kemik, baskı kuvvetlerine 

dayanıklıyken, çekme kuvvetlerine karşı %30, makaslama kuvvetlerine karşı ise %65 

daha az toleranslıdır (Misch, 2005). Bu nedenle kemikte uygun gerilme dağılımı elde 

edebilmek için, protez ve implant üzerinden kemiğe iletilen yükün ve protetik 

tedavinin dikkatli planlanması çok önemlidir (Koca ve ark., 2005). 

1.12. İmplant Protezlerde Üstyapı Materyalleri  

İdeal bir implant üstü sabit protetik restorasyonun hazırlanması için restoratif 

materyallerde aranılan özellikler arasında; dayanıklı olması, biyouyumluluk 

göstermesi, estetik olması, hızlı ve kolay bir şekilde elde edilebilmesi, doğal dişlere 

benzer aşınma ve aşındırma özelliği göstermesi, termal genleşme katsayısının mineyle 

uyumlu olması, uygun stres transferi sağlaması ve ekonomik olması sayılmaktadır 

(Eskitaşcıoğlu ve ark., 2004).  

Günümüzde metal destekli seramik restorasyonları ve tam seramik 

restorasyonlar, implant üstü sabit protezlerde kullanılan restoratif materyallerdir.  

1.13. Seramik Materyallerin Sınıflandırılması  

Dental seramikler yüzyılı aşkın süredir estetik diş hekimliğinin dayanak noktası 

olmuştur. Çok sayıda materyal alternatifinin var olması ve bununla birlikte yeni 

ürünlerin kullanıma sunulmasındaki artışa bağlı olarak, günümüz klinisyenleri 

endikasyonlarında, doğru restoratif materyalin seçimi konusunda karmaşık bir süreçle 

karşılaşmaktadırlar. Seramik materyallerinin sınıflandırılması klinisyenlere hangi 
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materyalin hangi tür restorasyonlarda (parsiyel ya da tam kron, tek ya da çok üyeli) ve 

hangi bölgede (anterior ya da posterior) kullanılabileceği ve hangi yöntemle simante 

edileceği konusunda gerekli bilgiyi elde etmelerine yardımcı olacaktır. Seramikler 

için, klinik endikasyon, kompozisyon, asitle pürüzlendirilebilirlik, üretim yöntemi, 

fırınlama ısısı, mikroyapı, translüsensi, kırılma dayanımı ve karşıt dişte meydana 

getirdikleri aşınma gibi özellikleri esas alan birçok sınıflama mevcuttur (Helvey, 

2014). Bu sınıflamaların en sık kullanılanlarından olan Kelly ve Benetti’nin 

sınıflaması ise seramikleri cam içeriklerine ve mikroyapılarına göre sınıflandırmakta 

ve;  

1-Cam yoğunluklu 

2-Partikül dolduruculu cam 

3-Polikristalin olarak gruplandırmaktadır (Kelly ve ark., 2011).  

Ancak varolan sınıflamalar yüksek dolduruculu seramikler olan rezin-matriks 

materyalleri kapsamamaktadır. Gracis ve arkadaşları (2015), seramikleri 

formulasyonlarına göre 3 grup altında toplamışlar ve daha önceki sınıflamalara yeni 

bir grup ilave etmişlerdir. Bu gruplar;  

1.13.1. Cam seramikler 

Cam fazı içeren, metalik olmayan, inorganik seramik materyallerdir. 

1.13.2. Polikristalin seramikler 

Cam fazı içermeyen, metalik olmayan, inorganik seramik materyallerdir.  
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1.13.3. Rezin-matriks seramiklerdir 

Ağırlıklı olarak, porselen, cam, seramik ve cam seramikleri gibi inorganik ısıya 

dayanıklı kompanentler içeren polimer matrikslerdir.  

1.13.1. Cam seramikler  

Bu grup, feldspatik, sentetik ve cam infiltre seramikler olmak üzere üç alt gruba 

ayrılmıştır.  

1.13.1.1 Feldspatik Seramikler  

Bu grup seramikler, feldspar (potasyum ve sodyum alüminasilikat karışımı), 

kuartz (silika) ve kaolin (hidrate alüminasilikat) bazlıdır. Potasyum feldspar 

(K2Al2Si6O16), kristalin faz ile, materyalin iç dayanıklılığını artırıp, materyali veneer 

materyali olmaya uygun hale getiren lösit kristallerini oluşturmaktadır (Anusavice ve 

ark., 2012; Sakaguchi ve ark., 2012).  

Vitabloks Mark II, Vita Triluxe Bloc, Vitablocks Esthetic Line, Vitadur, Vita 

VMK 68 (VITA Zahnfabrik, Bad Sackingen, Almanya), CEREC bloks (Sirona, 

Erlangen, Almanya), grupta yer alan seramiklere örneklerdir.  

1.13.1.2. Sentetik (Lösit, Lityumdisilikat ve Florapatit Bazlı) Seramikler  

Kompozisyonları üretici firmaya göre değişkenlik göstermekle birlikte bu tip 

seramikler genellikle, silikondioksit (SiO2), potasyum oksit (K2O), sodyum oksit 

(NaO2) ve alüminyum oksit (Al2O3) içermektedir. Dayanıklılıklarını artırmak ve 

termal genleşmelerini metal alaşımlarıyla uyumlu hale getirmek için, cam fazları apatit 

kristalleri ile birleştirilebilir. Tam seramik altyapılarla veneer materyali olarak 
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kullanılacakları zaman materyalin termal genleşmesinin uygun hale getirilmesi için 

modifiye edilmeleri gerekmektedir.  

Daha gelişmiş mekanik özellikler ve materyalin altyapı materyali olarak da 

kullanılabilmesi için kristalin fazı lösit, lityumdisilikat ve zirkonya ile güçlendirilmiş 

feldspatik seramik materyalleri de mevcuttur. Bunlar; IPS Empress (Ivoclar Vivadent, 

Schaan, Liechtenstein): SiO2 (%63), Al2O3 (%17), K2O (%11,2), Na2O (%4,6), 

seryum oksit (CeO2; %1,6), bor trioksit (B2O3), kalsiyum oksit (CaO), baryum oksit 

(BaO), titanyum oksit (TiO2; ˂%1). Lösit kristalleri de alüminyum oksite 

eklenmekedir (Shenoy ve ark., 2010). Bu sistemin en önemli avantajı, materyalin 

içinde homojen olarak dağılan lösit kristallerinin, mikro çatlakların oluşumuna neden 

olan gerilme stresine karşı koyan bir bariyer oluşturmasıdır (Sakaguchi ve ark., 2012). 

Sistemin preslenebilen formu IPS Empress Esthetic 120 Mpa bükülme dayanımı 

gösterirken, makine ile işlenebilen formu IPS Empress CAD 160 Mpa esneme direnci 

göstermektedir. Laminate veneerler, inleyler, onleyler, anterior ve posterior kronların 

üretiminde kullanılabilmektedir (Scientific Documentation IPS Empres CAD®).  

IPS Empress II (Ivoclar Vivadent, Schaan, Liechtenstein): IPS Empress sistemin 

ardından 1998 yılında IPS Empress II sistemi diş hekimliğine sunulmustur. Lityum 

disilikat kristalleri ile güçlendirilmiş bu sistem 3 üyeli köprü yapımına olanak 

sağlamıştır (Quinn ve ark., 2003). Sistemin esası yine IPS Empress‘de oldugu gibi 

kayıp mum teknigine dayanır. Isı ve basınç altında sekillendirilen kor yapı, esas kristal 

faz olarak; 0,5-4 μm büyüklügünde hacminin en az %60 ‘ı kadar lityum disilikat 

kristalleri, ikinci kristal faz olarak ise 0,1-0,3 μm büyüklügünde lityumortofosfat 

(Li3PO4) kristalleri içermektedir. 

IPS e.max CAD/ Press (Ivoclar Vivadent, Schaan, Liechtenstein): Bileşiminde, 

%70 oranında liyumdisilikat (Li2Si2O5), SiO2,-Li2O-K2O-ZnO-P2O5- Al2O3-ZrO2 

(zirkonyum oksit) bulunan materyal gelişmiş mekanik özellikler göstermekte ve inley, 

onley, kron ve anterior bölgede üç üye köprülerde kullanılabilmekedir. Presleme ya da 

CAD/CAM teknolojisiyle üretilebilen materyalin preslenen formunun esneme direnci 
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400 Mpa, CAD/CAM formunun esneme direnci 360 Mpa’dır. IPS e-max CAD bloklar, 

milleme aşamasında, intermediat fazda bulundukları için, CAD/CAM ünitesinde 

millenmeleri kolaydır. Cam seramiğin kompozisyon ve mikroyapısının bir sonucu 

olarak materyal bu aşamada mavi renktedir. Lityum metasilikat kristallerinin partikül 

boyutları 0,2 μm- 1 μm arasında değiştiği bu aşamada, materyalin esneme direnci 130 

Mpa’dır. Restorasyonun millenmesinin ardından, materyalin kristalizasyonu sırasında 

partikül boyutlarında kontrollü bir artış olmakta (0,5-5 μm) ve cam matriks içerisine 

dağılmış prizmatik lityumdisikattan oluşan bir materyale dönüşmektedir. 

Mikroyapıdaki bu değişim, materyalin esneme direnci 130 Mpa’dan 360 Mpa’a 

çıkarmaktadır (Guess ve ark., 2011).  

VİTA Suprinity (VITA Zahnfabrik, Bad Sackingen, Almanya), Celtra Duo 

(Dentsply; Surrey, İngiltere): Lityumsilikatla güçlendirilmiş seramiklerin zirkonya ile 

geliştirilmesi sonucu üretilirler ve bileşimlerinde, SiO2 (%56-64), Li2O (%15-21), 

K2O (%1-4), P2O5 (%3-8), Al2O3 (%1-4), ZrO2 (%8-12), CeO2 (%0-4) 

bulunmaktadır. İki materyalin de bükülme dayanıklılığı ortalama 420 Mpa’dır.  

1.13.1.3. Cam İnfiltre Seramikler  

Cam infiltre seramikler, slip-cast sistemi ile oluşturulan pöröz alt yapıya, camın 

infiltre edilmesi sonucu, dayanıklılığının artırılması ve pörözitesinin azaltılması 

esasına dayanılarak üretilen altyapı materyalleridir. Lityumdisilikat, zirkonyum ve 

CAD/CAM materyallerinin popülaritesinin artması ile birlike, bu materyallerin 

kullanımında azalma görülmüşür. Bu grup seramikler, alumina, alumina ve 

magnezyum, alumina ve zirkonya olmak üzere 3 grup altında toplanabilirler.  

Alumina: İlk cam infiltre seramik, In-Ceram Aluminadır. Farklı partikül 

boyutlarında alümina içeren materyalin bileşiminde, Al2O3 (%82), La2O3 (%12), 

SiO2 (%4,5), CaO (%0,8) ve %0,7 oranında diğer oksitler bulunmakadır. 500 Mpa 

dayanıklılığa sahip materyalin opak görünümü nedeniyle, kullanımında bir veneer 

seramiğinin uygulanmasına ihtiyaç duyulmaktadır (Gracis ve ark., 2015).  
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Alümina-Magnezyum: In-Ceram Spinell de aynı yönemle üretilmeke fakat cam, 

sentetik olarak üretilen pöröz magnezyumalüminata (MgAl2O4) infiltre edilmektedir. 

In-Ceram Aluminadan iki kat daha translüsent olan materyalin dayanıklılığı 350 

Mpa’dır. (Gracis ve ark., 2015).  

Alümina-Zirkonya: In-Ceram Zirkonya, In-Ceram Alüminaya kısmen stabilize 

zirkonyanın eklenmesiyle oluşturulmuşur. Materyalin bileşiminde, Al2O3 (%62), 

ZnO (%20), La2O3 (%12), SiO2 (%4,5), CaO (%0,8) ve %0,7 oranında diğer oksitler 

bulunmaktadır 700 Mpa esneme direnci olan materyal, düşük translüsense sahiptir 

(Sriamporn ve ark., 2014).  

1.13.2. Polikristalin Seramikler  

Bu gruptaki seramiklerin en önemli özellikleri, güçlerini ve kırılma 

dayanıklılıklarını artıran küçük tanecikli kristalin altyapılarıdır. Düşük translüsense 

sahip bu grup seramiklerin cam içermeyişi, hidroflorik asitle pürüzlendirilmelerini 

zorlaştırmakta ve pürüzlendirme sırasında daha uzun süre ya da daha yüksek ısıya 

ihiyaç duyulmasına neden olmaktadır (Sriamporn ve ark., 2014). Bu grup seramikleri, 

alümina, stabilize zirkonya, zirkonya ile güçlendirilmiş alümina ve alümina ile 

güçlendirilmiş zirkonya olmak üzere 3 grup altında toplayabiliriz.  

1.13.2.1. Alümina (Procera All Ceram)  

Materyal yüksek saflıkta Al2O3 içermektedir. İlk olarak Nobel Biocare (Kloten, 

İsviçre) tarafından CAD/CAM teknolojisi ile üretilen bir altyapı materyali olarak 

kullanıma sunulmuştur. Oldukça sert (17-20 Gpa) olan materyalin elastik modülünün 

diğer tüm seramiklerden daha yüksek (E=300 Gpa) olması materyali altyapı kırıklarına 

karşı dayanıksız hale getirmektedir (Scherrer ve ark, 2008). Materyaldeki bu kırılma 

eğilimi ve stabilize zirkonyada dönüşüm güçlendirmesinin bulunması gibi mekanik 
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özellikleri gelişmiş materyallerin kullanıma sunulması, alümina polikristalin 

seramiklerin kullanımını azaltmıştır.  

1.13.2.2. Stabilize Zirkonya  

Nobel Procera Zirconia (Nobel Biocare; Kloten, İsviçre), Lava/Lava Plus (3M 

ESPE; Seefeld, Almanya), In-Ceram YZ (Vita Zahnfabrik; Bad Sackingen, Almanya), 

Zirkon (DCS Dental AG, Allschwil, İsviçre); Katana Zirconia ML, Noritake; Cercon 

ht (Dentsply; Surrey, İngiltere), IPS e-max ZirCAD (Ivoclar Vivadent, Schaan, 

Liechtenstein) gruba örnek materyal seçenekleridir.  

Farklı morfolojik formları bulunan zirkonya, farklı sıcaklıklarda 3 farklı kristal 

yapı sergilemektedir (Lughi ve ark., 2010).  

-Kübik form (2680◦C→2370◦C) -Tetragonal form (2370◦C →1170◦C)- 

Monoklinik form (1170◦C →oda sıcaklığı) 

Zirkonyanın soğutulması sonucunda, tetragonal fazdan, daha stabil monoklinik 

faza spontan bir dönüşüm olmaktadır. Bu dönüşüm, kistallerde bir hacim artışı ve 

dolayısı ile bir baskı stresi oluşturmaktadır (Garvie ve ark., 1972; Heuer ve ark., 1986). 

Faz dönüşümünü önlemek için zirkonyum, stabilizatörler adı verilen, MgO, CaO, 

CeO2, Y203 gibi diğer kübik oksitlerle alaşım yapılmış ve zirkonya kristallerinin, oda 

sıcaklığında, kübik ya da tetragonal fazlarında, termodinamik yarıkararlı (metastable) 

bir durumda kalmaları sağlanmıstır. Bu da zirkonyanın kırılma dayanıklılığını 

artırmıştır (Piconi ve Maccauro, 1999; Conrad ve ark., 2007 ve Raigrodski, 2004). 

Ytriumla kısmen stabilize edilmiş tetragonal polikristalin zirkonyum (Y-TZP), düşük 

pörözite ve yüksek yoğunluk sergilemekte ve günümüzde zirkonyanın en çok 

kullanılan formunu oluşturmaktadır (Hisbergues ve ark., 2009).  

Zirkonyumda olası bir kırılma noktasında açığa çıkan gerilim stresleri, 

tetragonal fazın, monoklinik faza dönüşmesine neden olur. Kistallerdeki hacim artışı, 
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kırılma noktasında sıkışma türü streslere yol açarak, eksternal gerilme streslerini 

karşılar. Bu olgu ‘phase transformasyon toughening’ (PTT) veya ‘faz dönüşüm 

güçlendirmesi’ olarak adlandırılır (Garvie ve ark., 1972; Hannink ve ark., 2000). Bu 

mekanizma kırılmanın ilerlemesini önlemez, sadece zorlaştırır.  

Başlangıçta altyapı materyali olarak kullanıma sunulan zirkonyanın günümüze 

monolitik formları da mevcuttur. Zirkonya kor üzerine veneerlenmiş ince tabakalar 

halindeki seramikler rezidüel streslere karşı çok hassastır ve bu durum kırılma veya 

chipping (ufalanma, atma) ile sonuçlanmaktadır (Swain, 2009). Zayıf porselen 

tabakasını ve chipping problemini ortadan kaldırmak için translusent zirkonyanın 

kullanıldığı monolitik restorasyonlar gündeme gelmiştir. İnCoris TZI Bloklar (Sirona; 

Erlangen, Almanya), LavaTM Plus (3MTM ESPETM, Seefeld, Almanya) ve Bruxzir 

(Glidewell Lab., California, Amerika) monolitik zirkonya bloklara örnek ticari 

ürünlerden bazılarıdır.  

1.13.2.3. Zirkonya ile Güçlendirilmiş Alümina ve Alümina İle Güçlendirilmiş 

Zirkonya  

Zirkonyanın genellikle tetragonal fazda kısmen stabil kalması ve alüminanın 

ortalama bir dayanıklılık göstermesi, nano ya da mikro ölçeklerde alümina-zirkonya 

(alümina ile güçlendirilmiş zirkonyum) ve zirkonya-alümina (zirkonya ile 

güçlendirilmiş alümina) bileşimlerinin geliştirilmesi konusunda bir eğilim 

oluşturmuştur (Chevalier ve ark., 2009). Bileşimin içeriğindeki alümina ya da 

zirkonyum oranı ihtiyaca ya da üretici firmanın tercihine göre değiştirilebilmektedir. 

Uzmanlar, zirkonyumla güçlendirilmiş alümina bileşiminin en az %50 oranında 

alümina, alüminyumla güçlendirilmiş zirkonya bileşiminin ise en az %50 oranında 

zirkonya içermesini önermektedir. Bu konudaki son teknoloji, sinterleme öncesi, 

alüminyum mikropartiküllerine, zirkonya nanopartiküllerin ilavesidir (Kern ve ark., 

2013). Bu tekniğin, Y-TZP ye göre avantajı, düşük ısı degradasyonuna karşı dirençli 

olmaları ve kırılma dayanmlarının daha yüksek olmasıdır (Ban ve ark., 2008). 

Zirkonyumun düşük ısı degradasyonu ya da yaşlanması, kristallerin mekanik bir stres 
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yokluğunda, tetragonal fazdan monoklinik faza yavaş ve spontan geçişine dayanır. Bu 

durum materyalin mekanik özelliklerini azaltmakta ve zirkonyum altyapıları 

başarısızlık riskine maruz bırakmaktadır (Kelly ve ark., 2008).  

1.13.3. Rezin-Matriks Seramikler  

Rezin-matriks seramikler, seramik partikülleri ile doldurulmuş organik 

matriksten oluşan materyallerdir. Organik matriks içermeleri, inorganik metalik 

olmayan materyaller olarak tanımlanan seramik materyallerinin sınıflandırılmasında 

dışarıda bırakılmalarına neden olmuştur. Ancak ADA dental prosedürler ve terimler 

klavuzunun 2013 versiyonu, porselen/seramikleri; preslenen, fırınlanan, parlatılan ya 

da millenen, ağırlıklı olarak inorganik, ısıya dayanıklı kompanentler olarak 

tanımlamaktadır (American Dental Association, 2015). Bu nedenle, %50 den daha 

yüksek oranda inorganik, daha az oranda organik faz (polimer) içeren rezin-matriks 

seramikler de sınıflamaya dahil edilmiştir. Bu materyaller genellikle ‘seramik benzeri’ 

materyaller olarak ifade edilmektedir.  

Tanımlanması konusundaki anlaşmazlıklara rağmen üretici firmalar 3 önemli nedenle 

resin-matriks seramikleri geliştirmişlerdir. Bunlar:  

- Geleneksel seramiklerle kıyaslandığında, dentinin elastik modülünü daha iyi simüle 

eden, 

- Polikristalin ve cam matriksli seramiklerden daha kolay millenen ve uyumlanan,  

- Tamiri ya da modifikasyonu kompozit rezinlerle mümkün olan bir materyal elde 

etmektir.  

Rezin-matriks seramikler özellikle CAD/CAM için formüle edilmişlerdir. Bu 

grup seramikleri inorganik kompozisyonlarına göre üç alt gruba ayırabiliriz;  
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1.13.3.1 Rezin Nanoseramikler  

Yüzde 80 oranında nanoseramik partikülleri ile güçlendirilmiş rezin matriksten 

oluşmaktadır. 20 nm çapta silika nano partikülleri, 4-11 nm çapta zirkonya nano 

partikülleri ve zirkonya-silika nano kümeleri doldurucu partiküller arası mesafeyi 

azaltarak bu yüksek nanoseramik içeriğin elde edilmesini sağlarlar. Rezin 

nanoseramik materyal grubundaki ticari örnekler, LavaTM Ultimate (3MTM 

ESPETM, Seefeld, Almanya) ve GC Cerasmart’tır (GC America, Alsip, IL, Amerika).  

LavaTM Ultimate CAD/CAM, (3MTM ESPETM; Seefeld, Almanya): Rezin 

nanoseramik grubunun örneği olan ürün, %80’i polimerik bir matris içine gömülü 

nano seramik partiküllerden (Birbirine bağlı zirkonya ve silica nano partiküller) 

oluşmaktadır.  

LavaTM Ultimate CAD/CAM, 200 MPa’lık yüksek bükülme direnci 

göstermektedir. Bu diğer hasta başı, fırınlama gerektirmeyen CAD/CAM 

materyallerinden daha yüksek bir değerdir. Diğer fırınlama gerektirmeyen CAD/CAM 

materyaller maksimum 150 MPa’lık güce ulaşabilmişlerdir. Ayrıca cam gibi kırılgan 

değildir ve monolitik doğası venerlerdeki chippingi (kırılıp atma) ortadan kaldırır. 

Materyal inley, onley ve veneerlerde kullanım endikasyonu bulunmaktadır (3M Dental 

Products Lava-Ultimate, 2016).  

Lava Ultimate CAD/CAM diğer cam seramiklere oranla karşı dişte daha az 

aşınmaya neden olmaktadır. LavaTM Ultimate CAD/CAM ile restorasyonlar kolayca 

ayarlanabilmekte ve FiltekTM Supreme XTE veya kompozitlerle tamir 

yapılabilmektedir (www.solutions.3m.com.tr).  

GC Cerasmart, (GC Amerika, Alsip, IL, Amerika): Ağırlık olarak %71 

nanoseramik partikülleri (20 nm silika, 300 nm baryum cam) ile güçlendirilmiş rezin 

matriksten oluşmaktadır (Lauvahutanon ve ark., 2014). İnce ve homojen olarak 

dağılmış partiküller, materyale uzun süreli parlaklık ve aşınma direnci sağlamaktadır. 



 

21 
 

230 MPa’lık bükülme dayanıklılığı ile full kron, implant destekli kron, inley, onley, 

laminate veneer yapımının yanı sıra minimal invaziv restorasyonlarda da 

kullanılabilmektedir (www.gcamerica.com).  

1.13.3.2. İnterpenetre rezin matriks içerisinde cam seramik  

Enamic, (VITA Zahnfabrik, Almanya): Feldspatik seramik ağı (%86 ağırlık, 

%75 hacim) ve polimer ağı (%14 ağırlık, %25 hacim) olmak üzere çift ağlı bir 

bileşimdir. Seramik kısmın bileşiminde, %58-63 SİO2, %20-23 Al2O3, %-9-11 

Na2O, %4-6 K2O, %0,5-2, B2O3 ve %1 den daha az Zr2O ve CaO bulunmaktadır. 

Polimer ağ yapısını üretan dimetakrilat (UDMA) ve trietilen glikol dimetakrilat 

(TEGDMA) oluşturmaktadır (Gracis ve ark., 2015). Materyalin yapısının tam olarak 

anlaşılması için, seramik bir kemik yapının polimerle doldurulduğu düşünülebilir. 

Bükülme dayanıklılığı 150 MPa civarındadır. Üretici firma materyali hibrit seramik 

olarak isimlendirmektedir. Enamic CAD/CAM bloklar, inley, onley, veneer ve 

anterior/posterior kron uygulamaları ile sınırlı kalmayıp; azaltılmış duvar kalınlığı 

sebebiyle minimal invaziv veya preparasyonsuz veneerlerde ve sınırlı aralığa sahip 

restorasyonlarda da kullanım imkanı sağlamaktadır. Materyalin %75 hacim ile büyük 

kısmını seramik oluşturduğu için diğer rezin içerikli materyallerdeki renk stabilite 

problemi elimine edilmiştir (Giordano, 2016).  

1.13.3.3. İnterpenetre rezin matriks içerisinde zirkonya-silika seramik  

Farklı organik matrikslerle (UDMA (Üretan dimetakrilat), TEGDMA (Trietilen 

glikol dimetakrilat)) uyumlu olarak değişen seramik oranlarının (silika tozu, 

zirkonyum silikat) bir kompozisyonu olan bu grup materyallerin, organik matriks 

oranı %65 dir (Shofu Block HC, Shofu). Bu grup materyallere bir diğer örnek ise, 

bisfenol glisidil metakrilat (bisGMA), TEGDMA polimer matriks içerisine %85 

oranında gömülü zirkonya-silika seramik partikülleri (0,6μm) içeren ve patenti üretici 
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firmada olan üçlü başlatıcı sistemden oluşan MZ100 Block, Paradigm MZ-100 Blocks, 

3M ESPE dir.  

1.14. CAD/CAM Sistemleri  

Son yıllarda tam seramik sistemleri, artan biyolojik uyum ve estetik beklentiler 

sayesinde hekimler ve hastalar tarafından ilgi odağı haline gelmiştir. Bu düşünceyle 

sanayi sektöründe sıklıkla kullanılan CAD/CAM (Bilgisayar destekli tasarım ve 

bilgisayar destekli üretim) sistemleri diş hekimliğinde de kullanılmaya başlanmıştır.  

CAD/CAM devrim niteliğinde bir sistem olması ve geleneksel tedavi ve üretim 

yöntemlerinden oldukça farklı olması nedeniyle, başarılı sonuçlarına rağmen, en çok 

araştırılan restoratif dental prosedür haline gelmiştir. 2001 yılında yayınlanan bir 

derlemenin sonuçlarına göre, CAD/CAM ile üretilen restorasyonlar, diğer restoratif 

materyallerden daha başarılı sonuçlar vermişler, altın döküm restorasyonlarla eşit 

oranda başarılı bulunmuşlardır. Hızlı prototipleme ve otomasyon sayesinde hekimler, 

estetik ve etkin biçimde üretilen kronlar, veneerler, inley ve onleyler 

tasarlayabilmektedirler (Hickel ve ark.,2001).  

CAD/CAM’in ofis uygulamaları 25 yıl içerisinde sürekli gelişmiş, bu gelişimle 

bağlantılı olarak materyal seçeneklerinin de artması, diş hekimlerine tüm dental 

uygulamalar için yüksek kalitede ve estetik restorasyonlar yapabilme olanağı 

sağlamıştır (Poticny ve ark., 2010).  

CAD/CAM sistemi ilk olarak 1970’li yıllarda Duret ve Preston tarafından 

kullanılmıştır (Duret ve ark., 1991). Daha sonra Moermann ve Brandestini 1980‘lerde 

CEREC sistemini geliştirmişlerdir (Mormann ve ark., 1987). Bilgisayar destekli 

tasarım ve bilgisayar destekli üretim konseptinin hasta başında kullanılan ilk örneği 

olan CEREC sistemi ile klinikte hasta başında hazırlanan kavitenin ağız içi kamera ile 

görüntüsünün kaydedilmesinin ardından tasarlanan inley restorasyon, seramik bir 

bloktan millenmştir. Yine 80’li yıllarda, Anderson tarafından, titanyum kopinglerin 
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spark erozyon ile üretilmesi ve CAD/CAM teknolojisi ile restorasyonlarda 

kullanılmasını sağlayan Procera sistemini geliştirilmiştir (Anderson ve ark., 1996).  

Klinikte kullanılabilen CEREC sisteminin ardından aynı teknolojinin dental 

laboratuvarda da kullanımına yönelik calışmalar başlamıştır (Şahin ve ark., 2009). 

Bilgisayarların yazılım performanslarındaki artış ve özellikle posterior bölgede 

kullanıma uygun, yüksek dayanıklılığa sahip seramiklerin geliştirilmesi, CAD/CAM 

teknolojisinin dental laboratuvarlarda da kullanabilirliğini arttırmıştır.  

CAD/CAM sistemleri 3 aşama içermektedir;  

1- Preparasyonun intraoral olarak taranması ya da alınan konvansiyel ölçüden 

elde edilen modelin taranması yoluyla, dental geometrinin dijital veriye 

dönüştrülmesidir. Dijital bir ölçü elde edilmesinin avantajı, preparasyon ve marjin 

değerlendirmesinin o anda yapılabilmesi ve hekime preparasyonda gerekli 

düzeltmeleri yapıp kısa sürede tekrar sanal bir model elde etme imkanı vermesidir.  

2- CAD, yani restorasyonun bilgisayar ortamında 3 boyutlu olarak planlanması 

ve tasarlanmasıdır.  

3- CAM, yani restorasyonun tasarımının tamamlanması ve uygun restoratif 

materyalin seçilmesinin ardından, restorasyonun milleme cihazında üretilmesidir.  

CAD/CAM sistemler üretim tekniklerine göre 3 gruba ayrılırlar;  

1.14.1 Laboratuvarda Kullanılan Sistemler  

Bu sistemlerde, alçı modelden veya ölçüden tarama yapılmaktadır. Bu 

sistemlerin birçoğunda altyapı üretilmektedir. Daha sonra restorasyonun karakterize 
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edilmesi için üzerine veneer seramiği eklenir. CEREC inLab, DCS Preci-fit, Cercon, 

Zeno Tec System sistemleri bu gruptadır.  

CEREC inLab (Sirona, Erlangen, Almanya): Tasarım yazılımında bulunan 

patentli ‘biogeneric’ özelliği ile hastanın mevcut dişlerine benzer morfolojide 

restorasyonların yapılabildiği sistemde, tarama, tasarlama ve frezeleme ünitelerine ek 

olarak, sinterleme cihazı da bulunmaktadır. 25 mikron hassasiyetle çalışmakta olan bu 

cihaz, 10 üyeye kadar köprü frezeleyebilmektedir. Günde 40-60 üyeye kadar 

restorasyon üretilebilmektedir.  

CEREC inLab sisteminin bir diğer özelliğide, zirkonya köprü altyapılarına ek 

olarak üzerine kullanılacak porselenin de tasarlanması ve üretiminin yapılabilmesidir. 

Daha sonra bu iki parcanın birleştirilmesi ile üstyapı seramiğinin elle yığılması yerine, 

altyapıyla tam uyumlu ve okluzal morfolojisi cihazın CAD kısmıyla önceden 

belirlenmiş olan üst yapıların hazırlanmasına olanak sağlanmış olur (Rekow ve ark., 

2011).  

DCS Preci-fit (DCS Dental AG, Allschwil, İsviçre): Sistemde metal, cam 

seramik ve güçlendirilmiş seramikler freze edilebilmekte bununla birlikte, restorasyon 

altyapıları tam sinterlenmiş zirkonya bloklardan (DC-Zirkon) ve titanyumdan da 

(DCTitan) oluşturulabilmektedir (Liu ve ark., 2008).  

Cercon (Dentsply; Surrey, İngiltere): Dentsply firmasına ait olan ve başlangıçta 

sadece CAM ünitesine sahip olan sisteme daha sonra CAD ünitesi de ilave edilmiştir. 

Her bir üyenin 10 mikron hassasiyetle ve 20 saniyeden kısa sürede taranabildiği 

sistemde, kron kenarları otomatik olarak belirlenir. Bunun yanısıra, 9 üyeye kadar yarı 

sinterlenmiş zirkonya blokları freze edebilmekte ve 16 üyeye kadar köprü sinterlemesi 

yapılabilmektedir (Çelik ve ark., 2013).  

Zeno Tec System (Wieland, Ivoclar Vivadent, Schaan, Lihtenstein):  
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Wieland firması tarafından kullanıma sunulan ve 3 boyutlu lazer tarayıcı, 

sinterleme fırını, freze makinesi ve vakumu içeren bu sistem, zirkonya blokların 

yanısıra, titanyum ve Cr-Co köprü altyapılarının da tasarlanıp üretilmesine olanak 

vermektedir. Sistemin küçük, orta ve büyük ölçekli laboratuvarlara göre ceşitli tarayıcı 

ve freze cihazları mevcuttur (Çelik ve ark., 2013).  

1.14.2. Üretim Merkezli Sistemler  

Bu sistemlerde, model laboratuvarda tarandıktan sonra veriler internetten ana 

üretim merkezine gonderilir. Üretim merkezinde restorasyonun altyapısının 

hazırlanmasının ardından, üzerine veneer seramiği eklenmesi için laboratuvara geri 

gönderilir. Tüm altyapıların aynı merkezde yapılmasıyla optimal kalite kontrolü 

sağlanır. Procera ve Lava sistemleri bu şekilde calışmaktadır.  

Procera (Nobel Biocare, Zürich-Flughafen, İsviçre): Bu sistemde, CAD/CAM 

teknolojisi ile zirkonyumoksit altyapılı restorasyonlar (Procera AllZirkon), yoğun 

olarak sinterlenmiş, alüminyum oksit altyapılar, titanyum altyapılı restorasyonlar 

(Procera AllTitan), implant üstü tam seramik kronlar, titanyum veya aluminyum oksit 

abutmentlar ve implant üstü titanyum köprü altyapılarının üretimi yapılabilmektedir 

(Ural, 2011).  

Laboratuvara ortamında, alçı modelin taraması yapıldıktan sonra elde edilen 

veriler, internet yardımıyla New Jersey/ABD veya İsveç’te bulunan üretim merkezine 

gonderilir (Miyazaki ve ark., 2009). Üretim merkezinde hazırlanmış ve sinterlenmiş 

altyapılar, üzerine porselen uygulaması yapılması ve bitim için tekrar laboratuvara 

gönderilir (Andersson ve ark., 1993).  

LAVA (3M TM ESPE TM, Seefeld, Almanya): 3M ESPE tarafından kullanıma 

sunulan sistemde, kron-köprü altyapıları üretim merkezlerinde hazırlanabilmektedir. 

Sistemde, yarı sinterlenmiş zirkonya bloklar kullanılmakta ve altyapı, sinterleme 

büzülmesini kompanze edebilmek amacıyla %20-25 büyük tasarlanmaktadır.  
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Tek üye altyapının frezelenmesinin 15 dakika, 3 üye köprünün ise, yaklaşık 45- 

50 dakika sürdüğü sistemde, sinterlenen altyapıların, zirkonyanın ısısal genleşme 

katsayısı ile uyumlu olan Lava Ceram materyali ile bitirilmesi önerilmektedir 

(Piwowarczyk ve ark., 2005).  

1.14.3. Klinikte Kullanılan Sistemler  

Bu sistemlerde, diş preparasyonu intraoral olarak taranır, restorasyon klinikte 

tasarlanır ve üretilir. ‘Chairside’ (hasta başı) sistemler olarak adlandırılan bu sistemler 

hekime, restorasyonu tek randevuda tasarlama ve üretme imkanı sağlar. Bu grupta 

kullanılan sistemler CEREC ve E4D Dentist gibi sistemlerdir (Liu ve ark., 2008).  

CEREC 3 (Sirona Dental Systems GmbH, Bensheim, Almanya): Tüm 

CAD/CAM sistemleri içinde, CEREC ürün grubuyla, hem klinikte hem de 

laboratuvarda kullanılan sistemlere sahip tek üretici firmadır.  

Bilgisayar destekli tasarım ve bilgisayar destekli üretim konseptinin hasta 

başında kullanılan ilk örneği olan CEREC sistemi ilk olarak 1985 yılında üretilmiştir 

ve geliştirilen ilk CAD/CAM sistemidir. CEREC 3 sistemi 2000 yılında kullanıma 

sunulmustur (Mormann ve ark., 2006). CEREC 3D, ağızici kameranın ağızda sabit 

tutulmasıyla ayak pedalı yardımıyla görüntünün yakalanmasını sağlarken, CEREC 

Bluecam ile bu işlem daha da geliştirilerek kameranın ağızda sabit olarak tutulmasıyla, 

sistemin otomatik olarak görüntüyü yakalaması sağlanmıştır. CEREC Bluecam, 

infrared ışık teknolojisi kullanan daha önceki CEREC ünitelerinden farklı olarak, mavi 

dalga boylu ışık kullanmaktadır. CEREC Bluecam klinisyene, daha yüksek 

çözünürlükte sanal modeller elde etme imkanı sağlar. Dijital ölçü aşamasında, ince bir 

film tabakası halinde, mavi dalga boylu ışık için optimize edilmiş yansıtıcı TiO2 

(titanyum dioksit) tozu içerikli mavi sprey, preparasyon yüzeyine uygulanır. Bu mavi 

sprey daha sonra suyla kolayca uzaklaştırılabilir.  
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CEREC sistem, görüntüyü yakalamak için, klinisyenin herhangi bir düğmeye 

basmasına gerek kalmadan, ideal zamanı kendisi belirleyen ve distal molar bölgede 

görüntü alınmasını kolaylaştıracak 14 mm fokal alana sahip yeni bir kamera sistemini 

de içermektedir. Bu kamera sistemi ile 5 diş içeren bir alanın dijital ölçüsü, 5 ya da 

daha az görüntü ile 20 sn den daha az bir zamanda elde edilebilmektedir.  

CEREC sistem Bluecam’den sonra Omnicam’i geliştirmiş ve bu kamera 

sistemiyle görüntünün titanyum dioksit tozu olmadan ve video sistemi kullanılarak 

doğal renkleri ile yakalanması sağlanmıştır. Primescan ise son olarak piyasaya sürülen 

CEREC ağız içi tarayıcısıdır. Ağız içi taramalarda Omnicam’dan daha yüksek 

yumuşak doku duyarlılığı ve gerçek renkler ile tarama yapabilmektedir. 

Cerec karşıt ark ile ilişkiyi 2 şekilde belirlemektedir. İlk yöntem, karşıt arkın 

taranmasını elimine etmek için bir kapanış materyalinin negatif imajının elde edilmesi, 

ikinci yöntem ise, önce iki arkın ayrı ayrı daha sonra, arkların kapanış halindeyken 

taranmasıdır.  

CEREC yazılımı ilave tasarım özelliklerine de sahiptir. Korelasyon; preparasyon 

formunun ya da ‘wax-up’ın (mum modelin) kopyala yapıştır fonksiyonuyla 

reprödüksiyonunu yapan bir özelliktir. Replikasyon ise, komşu dişleri, ayna efekti ile 

preparasyon üzerine kopyalayarak, simetrik bir tasarım oluşturulmasını sağlar. 

CEREC AC’nin son çıkan ve kullanımı daha kolay olan 4.0 yazılımıyla, hastada 

yapılacak tüm restorasyonlar aynı anda tasarlanabilmektedir. Tasarım bittikten sonra, 

uygun renk ve boyut ve kompozisyonda seçilen CAD/CAM bloğun MC XL freze 

cihazıyla freze edilmesiyle, restorasyon tek seansta bitirilir.  

E4D DENTIST (Planmeca, Richardson, Teksas): E4D Dentist sistemi, 2005 

yılında kullanıma sunulmuş ve klinisyene preparasyonu, intra-oral lazer tarayıcı (Intra 

Oral Digitizer) ile yansıtıcı toz olmadan tarama imkanı sağlamıştır. Hekimin bircok 

açıdan görüntü alarak veri noktalarını arttırması ile yazılım doğru morfolofiyi 

bilgisayarda oluşturabilmesi sağlanmaktadır. Cihaz 16 üyeye kadar restorasyon 

tasarımı yapılabilen Denta Logic yazılımına sahiptir. E4D Dentist sistemi ile 
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kullanılabilecek malzeme ceşitliliğinin CEREC 3 kadar fazla olmaması sistemin 

dezavantajı olarak göze çarpmaktadır.  

1.15. Biyomekanik Kavramlar 

1.15.1. Gerilme Analizi  

1.15.1.1. Gerilme Analizinde Kullanılacak Terimler  

1.15.1.1.1. Kuvvet  

Cisimlerin üzerine uygulandığında yön, şekil ve doğrultularını değiştiren ya da 

değiştirmeye zorlayan etkidir. Uygulanan kuvvetle cisim esnekliği ya da rijitliğine 

göre yer değiştirir ya da şekil değiştirir. Kuvvet birimi Newton (N) olarak ifade edilir. 

Kuvvetler baskı, çekme ya da makaslama kuvvetleri olarak tanımlanabilirler. Baskı 

kuvvetleri kütledeki partikülleri sıkıştırma işlevi yaparken, çekme kuvvetleri ayırma 

işlevi yapar. Makaslama kuvvetleri ise kaymaya neden olur. Diğer kuvvetlere göre 

makaslama kuvvetleri dişler ve implantlar için en tehlikeli kuvvet tipi olarak 

tanımlanır (Misch, 2009, Bölüm 5).  

1.15.1.1.2. Gerilme  

Birim alan başına düşen kuvvetin miktarı olarak tanımlanır. Gerilme (stress) nin 

büyüklüğü uygulanan kuvvetin büyüklüğü ve dağıldığı alana bağlıdır. Kuvvet 

uygulanan bir cisimde ters yönde ama aynı miktarda bir tepki oluşur ve bu tepkiye 

gerilme adı verilir (Craig ve ark., 2004, Bölüm 2).  
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Gerilme (S) = Kuvvet (F) / Alan (A) şeklinde formüle edilir. Birimi paskaldır 

(P=N/m2). Çalışmalarda genellikle gerilme birimi megapaskal olarak 

kullanılmaktadır. 1 MPa, 1 N/mm2 ye eşittir (Anusavice, 2003).  

Bir cismin iç kısmında, dışarıdan kuvvet uygulandığında iç gerilmeler meydana 

gelir. İç gerilmeler basma (compressive), çekme (tensile) ve makaslama (shear) 

gerilmesi olarak 3 tiptedir (Tanyel ve ark., 2012). Kortikal kemik en iyi basma 

gerilmelerini tolere eder ve kemik-implant arayüzü için olumlu etkiye sahiptir. Çekme 

ve makaslama gerilmeleri ise kemik implant arayüzü için olumsuz etkiye sahiptir 

(Misch, 2011, Bölüm25).  

1.15.1.1.3. Gerinim  

Cisme kuvvet uygulandığında, cismin her alanında meydana gelen birim 

uzunluktaki değişimi, cismin fiziksel deformasyonu (elastik veya plastik) olarak 

tanımlanır. Yani uzunluktaki değişimin, orijinal uzunluğa oranı olup, ölçü birimi 

yoktur (Adıgüzel, 2010).  

Gerilme ve gerinim (strain) farklı kavramlar olup, gerilme yönü ve büyüklüğü 

olan kuvvet iken, gerinim sadece bir büyüklüktür, kuvvet değildir (Adıgüzel, 2010 ve 

Anusavice, 2003).  

Gerinim genellikle yüzde (%) olarak ifade edilir. Gerinim miktarı, materyal tipi 

ve uygulanan yükün büyüklüğü ile değişecektir. Elastik gerinim geri dönüşümlüdür; 

yani gerilme ortadan kalkınca cisim aynı boyuna döner. Plastik gerinimde ise cisim 

kalıcı olarak deformasyona uğrar. Eğer gerilme birim alan başına bileşke kuvveti 

aşarsa, cisimde kırılma ya da kopmalar olabilir (Anusavice, 2003).  
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1.15.1.1.4. Elastisite Modülü  

Bir materyale kuvvet uygulandığında, genellikle gerinimle orantılı olarak 

gerilme görülür ve bunların oranları değişmez yani sabittir. Bir başka değişle elastisite 

(Young) modülü gerilmenin gerinime oranıdır (stress/strain) ve bir materyalin 

sertliğinin ölçüsünü verir. ‘E’ olarak gösterilir ve birimi Gigapaskal’dır (Tanyel ve 

ark., 2012 ve Van Noort, 2007).  

Cismin kalınlığı arttıkça, elastisite modülü de artar. Yüksek bir elastisite 

modülüne sahip bir cisim, aynı kuvvetler altında, düşük elastisite modülüne sahip bir 

cisimden daha az deformasyona uğrar (Adıgüzel, 2010).  

Her malzemenin kendine özgü elastisite modülü vardır (Ulusoy ve Aydın, 2005, 

Bölüm 5).  

1.15.1.1.5. Poisson Oranı  

Elastik sınırlar içinde lateral gerinimin, aksiyel gerinime oranıdır (Powers ve 

Sakaguchi, 2011, Ch:4). Başka bir deyişle; cismin enine birim deformasyonunun, 

boyuna birim deformasyonuna oranıdır; ‘v’ ile sembolize edilir. Bütün malzemeler 

için 0-0,5 arasında bir değerdir ve cisme ait ayırıcı bir özelliktir (Adıgüzel, 2010).  

1.15.1.1.6. Son Elastik Deformasyon Noktası  

Plastik deformasyonun başladığı en küçük fakat ölçülebilen gerilme değeridir. 

Çalışmamızda kullanılan dental titanyum implant alaşımlarının son elastik 

deformasyon noktası (Yield Strength/Yield Point) 485 MPa’dır (FEPPD, 2010).  
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1.15.1.1.7. İzotropi ve Anizotropi  

Üç asal eksen yönünde (x, y, z) farklı elastik özellikler gösteren cisimlere 

anizotropik, benzer özellikler gösterenlere ise izotropik denilmektedir. İzotropik 

cisimler farklı doğrultulardan uygulanan kuvvetlerle meydana gelen çekme, sıkışma, 

makaslama gerilmelerinde aynı elastisite modülüne sahip olmakla birlikte, anizotropik 

cisimler farklı elastisisite modülüne sahip olmaktadırlar (Geng, 2001). İzotropik bir 

malzemede Young modülü ve Poisson oranı olmak üzere sadece iki bağımsız materyal 

sabiti vardır ve özellikler her yönde aynıdır (Ramoğlu ve Ozan, 2014). Anizotropik bir 

materyal farklı yönlerde ölçüldüğünde farklı özellikler gösterir (Geng, 2001).  

Young katsayısı, katı fiziğinde bir katının sertliğini ölçmede kullanılan bir 

birimdir. Aynı zamanda elastikiyet katsayısı, gerilme katsayısı (hacim 

katsayısı ve kopma katsayıları farklı elastik katsayılarıdır) olarak da bilinir. Farklı 

zorlanmalara bağlı olarak değişen farklı gerilmelerin oranı olarak tanımlanır. Bu 

maddenin bir örneği üzerinde yapılan gerilme testleri sonucunda çıkarılan gerilme-

zorlanma grafiğine baz alınarak karar verilen bir olgudur. 

Elastik deformasyondaki birim uzama ile normal gerilme (çekme ya da basma 

gerilmesi) arasındaki doğrusal ilişkinin bir sonucu olup bir birim uzama başına gerilme 

olarak tanımlanır. Elastisite modülünün birimi N/m2'dir. 

1.15.1.1.8. Asal Gerilme  

Üç boyutlu elemanlarda en büyük gerilme değeri bütün makaslama gerilme 

bileşenlerinin sıfır olduğu durumda oluşur. Bir eleman bu konumda olduğu zaman 

basma ve çekme gerilmelerine ‘asal gerilme’ (Principle Stress) denir (Güngör, 2014).  

Asal gerilmeler maksimum asal gerilme, ara (intermediate) asal gerilme ve 

minimum asal gerilme olmak üzere 3’e ayrılır. Genelde ‘σ1’ en büyük pozitif değeri, 

‘σ3’ en küçük negatif değeri ve ‘σ2’ ise ara bir değeri göstermektedir. Bu değerler 

https://tr.wikipedia.org/w/index.php?title=Hacim_katsay%C4%B1s%C4%B1&action=edit&redlink=1
https://tr.wikipedia.org/w/index.php?title=Hacim_katsay%C4%B1s%C4%B1&action=edit&redlink=1
https://tr.wikipedia.org/w/index.php?title=Kopma_katsay%C4%B1lar%C4%B1&action=edit&redlink=1
https://tr.wikipedia.org/w/index.php?title=Elastik_deformasyon&action=edit&redlink=1
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‘σ1> σ2> σ3’ şeklinde sıralanır. σ1en yüksek çekme gerilmesini, σ3 en yüksek basma 

gerilmesini simgeler (Kurşunoğlu, 2011).  

1.15.1.1.9. Von Mises Gerilmesi  

Von Mises gerilmesi (von Mises Stress), metal gibi çekilebilir materyaller için, 

deformasyonun (şekil değiştirmenin) başlangıcı olarak tanımlanır (Adıgüzel, 2010) ve 

3 asal gerilme değeri ile hesaplanır (Güngör, 2014 ve Kurşunoğlu, 2011). Von Mises 

değerleri ile tüm yapıda meydana gelen gerilme değerleri hakkında bilgi edinilebilir 

(Ramoğlu ve Ozan, 2014).  

1.15.1.1.10. Sınır Şartları  

Gerilmelerin ve yer değiştirmelerin sınır ifadelerini kapsar. Cismin nereden 

sabitlendiğini ve kuvvetin neresinden uygulandığını gösterir. Cismin durumuna göre 

belirlenir. Analizi yapılan cismin hangi bölgesine kuvvet uygulanacaksa sınır şartları 

(boundary conditions) da ona göre belirlenir (Adıgüzel, 2010 ve Tanyel ve ark., 2012).  

1.15.2. Mekanik Testler  

Uygulanan bazı mekanik testler sayesinde dental materyallerin yapısal 

özelliklerini incelemek mümkündür.  Mekanik testleri oluşturdukları gerilimlere göre; 

makaslama, çekme, makaslama-çekme, eğme ve burma test tasarımları olarak beş 

sınıfta incelenir (Hammad ve Talic, 1996).  

 1.15.2.1. Bükme testleri (Bending test)  

Bu test yöntemi ile materyalde basma, çekme ve makaslama kuvvetleri aynı anda 

meydana gelir.  Bu test yöntemi ile güvenilir sonuçlar elde edilir (O’Brien, 2002).  
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Bükme test düzeneğinde örnek iki destek üzerine konulur, bir veya daha fazla 

noktadan yükleme yapılarak materyalde bükülme gerilimi oluşturulur (Yurtseven 

1993). Bükme testlerinde 2 farklı metot kullanılmaktadır: 

1. Tek eksenli bükme testleri  

2. Çift eksenli bükme testleri 

1.15.2.1.1. Tek eksenli bükme testleri  

• Üç nokta bükme testi  

• Dört nokta bükme testi  

Üç nokta bükme testi (Three-point bending): Bu test, iki destek üzerine 

yerleştirilen dikdörtgen şeklindeki çubuğun tam ortasına uygulanan yükle 

gerçekleştirilir (McCabe ve Angus, 2008). Test edilecek çubuğun orta noktasına bir 

kuvvet uygulandığı zaman elde edilen gerilimin sayısal değeri şu şekilde ifade edilir: 

Stres = 3 FL / 2 bd 2 (L destekler arasındaki mesafe, b örneğin enini, d’de örneğin 

kalınlığını belirtir). Üç noktalı eğilme testinin en büyük avantajı, numune hazırlama 

ve test etme kolaylığıdır. Bununla birlikte, bu yöntemin bazı dezavantajları da vardır: 

test yönteminin sonuçları numuneye ve yükleme geometrisine ve gerinim oranına 

duyarlıdır. Uluslararası Standartlar Organizasyonu (ISO 6872) ve Amerikan Diş 

Hekimleri Birliği (ADA) üç nokta bükme testinin materyallerin dayanıklılıklarının 

değerlendirilmesi için uygun ve güvenilir bir yöntem olduğunu belirtmişlerdir. 

 Dört nokta bükme testi (Four-point bending) Test edilecek örnek, dikdörtgen 

bir çubuk şeklinde hazırlanarak iki ucundan desteklenir. Örneğe, ortadan iki noktadan 

kuvvet uygulanır. Yük uygulanan iki nokta, her bir destekten aralarındaki mesafenin 

dörtte biri kadar uzakta konumlandırılmaktadır (McCabe ve Angus, 2008; Sakaguchi 

ve Powers, 2012).  
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 Materyallerin bükülme direncinin test edilmesinde dört nokta bükme testi, üç 

nokta bükme testine göre daha çok tercih edilir. Üç nokta bükme testinin aksine iki 

dayanak ve iki uygulama ucu kullanılarak bütün alana yayılan homojen bir kuvvet 

uygulaması sağlanır. Üç nokta bükme testinde ise kuvvet tek noktadan uygulanır ve 

elde edilen sonuç tüm materyal yüzeyi yerine uygulama yüzeyini daha çok temsil eder. 

Bu nedenle geniş bir test alanı söz konusu ise daha doğru bir sonuç ve daha homojen 

bir kuvvet uygulaması açısından dört nokta bükme testi tercih edilmelidir (Sakaguchi 

ve Powers, 2012). 

1.15.2.1.2. Çift eksenli bükme testleri  

Örnekler disk şeklinde hazırlanır. Örneğin merkezinden kuvvet uygulanırken, 

diskin dış kenarlarında karşı yönde gerilme meydana gelir (McLean, 1991). 

Maksimum stresler yükün uygulandığı merkezde yoğunlaşır. Biaksiyal bükme testleri 

üç nokta bükme testlerine göre daha yüksek bükülme değerleri göstermektedir (Seo ve 

Roh, 2006).  

1.15.2.2. Burkulma testi (Torsion test)  

Özellikle endodontik aletlerin testinde, ara yüz direncinin tespit edilmesinde 

kullanılan bir yöntemdir. Test tasarımının karmaşıklığı dezavantajıdır (Hammad ve 

Talic, 1996).  

1.15.2.3. Makaslama testi (Shear test)  

İki materyalin ara yüz direncini değerlendirmek için kullanılan ve çok tercih 

edilen bir test yöntemidir. Sabit taşıyıcıya yerleştirilen örneğe bir uç vasıtasıyla kuvvet 

uygulanır ve örneğin yüzeyden ayrıldığı veya koptuğu yük saptanır (Hammad ve Talic, 

1996).  
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Farklı şekillerde uygulanan makaslama testleri bulunmaktadır:  

• Çekerek ve iterek makaslama testleri  

• Düzlemsel ara yüz makaslama testleri  

• Daire şeklinde ara yüze sahip makaslama testleri  

• Dikdörtgen şeklinde ara yüze sahip makaslama testleri  

• Oblik makaslama testi  

1.15.2.4. Çekme testi (Tensile test)  

Genel olarak alt yapı ve üst yapı ara yüzündeki bağlantı dayanımının ölçülmesi 

için kullanılan bir test yöntemidir (Peregrina ve ark., 1992). Alt yapı ile üst yapıyı 

birbirinden ayırmak için ara yüz düzlemine dikey yönde çekme kuvveti uygulanır. 

Örneklerin hazırlanma zorluğu ve üst yapı seramiğinin dış yüzünde olası çatlakların 

gözlenmesi gibi dezavantajları bulunmaktadır. Düzensiz gerilme dağılımları nedeniyle 

üst yapı seramiğinde koheziv kırılmalar meydana gelebilmektedir (Burrow ve ark., 

2004; Braga ve ark., 2010).  

1.15.2.5. Basma testleri (Compressive tests)  

Porselen, amalgam ve siman gibi çekme kuvvetlerine dayanıksız kırılgan 

malzemelerin mekanik özelliklerinin belirlenmesinde basma kuvvetleri kullanılır (Ban 

ve Anusavice,1990). Silindir şeklindeki kırılgan bir materyale çapı boyunca baskı 

kuvveti uygulanırsa, kitle içinde germe stresi oluşur. Bu teste çap doğrultusunda baskı-

germe testi denir ve materyalin kırılgan yapısından dolayı geleneksel çekme testlerinin 

uygulanamadığı durumlarda tercih edilir (McCabe ve Angus, 2008). Silindirde oluşan 

stress değeri; stress= 2F / η DT şeklinde belirtilir (F değeri silindirin aksı boyunca 

uygulanan kuvvet, D silindirin çapı, T silindirin uzunluğudur). 
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1.16. Gerilim Analiz Yöntemleri  

Ağızdaki fonksiyonel ve parafonksiyonel kuvvetler dişler, kemik, yumuşak 

dokular ve ağız içindeki dental materyallerde kuvvetlerin oluşmasına yol açarlar. 

Ortaya çıkan bu kuvvetlerin dağılımlarının saptanması ve analizi ağız içinde yapılacak 

restorasyonların başarısını arttırmak için gereken geliştirme çalışmalarında önemli bir 

anahtardır. Bu nedenle kemikte, implantlarda ve uygulanan restorasyonlardaki 

gerilmeleri incelemek için çeşitli gerilme analiz yöntemleri kullanılmaktadır. Diş 

hekimliğinde kullanılan gerilme analiz yöntemleri şunlardır (Ramoğlu ve Ozan, 2014 

ve Taşkınsel ve Gümüş, 2014):  

1.Fotoelastik gerilim analiz yöntemi 

2. Gerinim ölçer (Strain Gauge) gerilim analiz yöntemi 

3. Kırılgan vernik (Brittle Lacquer) kaplama yöntemi ile gerilim analizi   

4. Holografik interferometri (Lazer Işını) ile gerilim analizi 

5. Termografik gerilim analiz yöntemi 

6. Radyotelemetri ile gerilim analiz yöntemi 

7. Sonlu elemanlar (Finite Element) gerilim analiz yöntemi  

1.16.1. Fotoelastik Gerilim Analiz Yöntemi  

İncelenecek yapılar sentetik bir rezin içerisine yerleştirilir ve polarize ışıkla 

oluşan gerilmeler görünür hale getirilir. 3 esas tekniği vardır (Çağlar ve Aydın, 2001). 

Bunlar iki boyutlu model tekniği, üç boyutlu model tekniği ve çift kırıcı plastik 

yapıştırma tekniğidir. Diğer gerilim analiz yöntemlerinin aksine gerilim dağılımları 

net bir şekilde görülebilir (Assunçao ve ark., 2010). İşlem basit olmasına rağmen 

önemli dezavantajları vardır. Sentetik rezin çene kemiğini taklit etmede yetersizdir ve 

rezin içerisine yerleştirilecek materyalin doğru konumu tam olarak saptanamaz 

(Çağlar ve Aydın, 2001).  



 

37 
 

1.16.2. Gerinim Ölçer Gerilim Analiz Yöntemi  

Gerinim ölçer, hafif deformasyon altında akım oluşan direnci değiştiren küçük 

elektrikli dirençlerdir. Bunlar, uygulandıkları nesnenin şekil değişikliklerini ölçerler. 

Yakalanan elektrik sinyali veri elde etme ünitesine gönderilir, dijital bir sinyale 

dönüştürülür ve bilgisayar tarafından okunur. Göstergeler gerilime maruz herhangi bir 

nesnenin deformasyonunu tam olarak kayıt edebilir (Pesqueira ve ark., 2014).  

1.16.3. Kırılgan Vernik Gerilim Analiz Yöntemi  

Bu yöntemde modele analiz yapılabilmesi için vernik uygulanır ve fırınlanır. 

Ardından modele yükleme yapılır. Kuvvetlerin yoğunlaştığı bölgelerde çatlamalar 

görülür ve bu çatlamalar gerilme hatlarının doğrultusu ile ilgili bilgi verir (Ulusoy ve 

Aydın, 2005; Bölüm 5).  

1.16.4. Lazer Işını ile Gerilim Analizi  

Lazer ışını (holografik interferometri) kullanılarak cismin 3 boyutlu görüntüsü 

holografik film üzerine kaydedilir. Bu optik yöntemle incelemeler yapılır (Ulusoy ve 

Aydın, 2005, Bölüm 5). Hologram plağına, önce başlangıç konumunda olan cisim 

kaydedilir. Cisme ısı veya mekanik deformasyon uygulandıktan sonra yeni şeklin 

çekimi, aynı hologram plakasına yapılır. Böylece her iki çekim esnasında, cismin 

durumlarının girişim deseni elde edilir. Görüntünün yeniden oluşturulması sırasında, 

kaydedilmiş iki cisim dalgası birbiriyle girişim yaparak saçak alanı meydana getirirler 

(Korkmaz, 1995). Herhangi bir hasar oluşmadan model üzerinde, cisim gerçek 

boyutlarında incelenir. Yüzey deformasyonları nanometer (nm) boyunda algılanır ve 

oldukça hassas bir yöntemdir (Ulusoy ve Aydın, 2005; Bölüm 5).  
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1.16.5. Termografik Gerilim Analiz Yöntemi  

Bu analiz yönteminde; “homojen, izotropik bir materyalin periyodik olarak 

yüklenmesiyle birlikte ortaya çıkan ısı değişiklikleri materyalin belirli noktalarındaki 

asal gerilmelerin toplamı ile doğrudan orantılıdır” temel prensibi kullanılmaktadır. 

Gerekli olan periyodik yükleme frekansına çiğneme sırasında ulaşılabilirken, dental 

implantların statik yüklenmesi durumunda gerekli frekans sağlanamamaktadır 

(Ulusoy ve Aydın, 2005; Bölüm 5).  

1.16.6. Radyotelemetri ile Gerillim Analiz Yöntemi  

Bu yöntem bir donanım ve yazılım yardımı ile elde edilen verilerin, herhangi bir 

malzemeye bağlantısı olmadan transferi üzerine kurulu bir metottur. Yöntemde bir güç 

kaynağı, radyasyon iletici, bir alıcı, örneğe yapıştırılmış gerilim ölçerler, gerilim ölçer 

yükselticisi, anten ve bir veri kaydedici mevcuttur. Gerinim ölçerde oluşan direnç 

farklılıkları voltajı düşürerek radyotelemetrinin frekansını değiştirmekte ve sonuçları 

ortaya çıkarmaktadır (Ulusoy ve Aydın, 2005; Bölüm 5).  

1.16.7. Sonlu Elemanlar Gerilim Analiz Yöntemi  

Bu yöntem ilk olarak 1950 yılında uzay mühendisliğinde kullanılmaya 

başlanmıştır. Teknolojinin ilerlemesine paralel olarak 1970’lerde olgun hale gelen 

yöntem günümüzde makine, elektrik, uçak, inşaat, hidrodinamik, atom gibi çeşitli 

mühendislik alanlarının yanı sıra, tıpta ortopedi, kalp ve damar cerrahisi, estetik 

cerrahi dallarında da kullanılmaktadır (Geng ve ark., 2001).  

Diş hekimliğinde sonlu elemanlar analizi ile ilgili yapılan ilk çalışma Ledley and 

Huang'ın (1968) yaptıkları araştırmadır. Bu çalışmada, matematik modeli elde edilmiş 

bir dişe çeşitli yönlerde kuvvetler uygulanmış ve bu kuvvetlerin dişi destekleyen 

kemik dokusunda meydana getirdikleri gerilmeler değerlendirilmiştir. Yöntemin 
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bugünkü anlamıyla diş hekimliğinde uygulanması ise; 1970’li yıllarda Farah ve 

arkadaşlarının (1974) yaptıkları araştırma ile başlamış, son 20 yıldır da implant, tedavi 

ve protez alanlarında da kullanılmıştır (Güler ve Şen, 2015).  

Biyomekanik sistemin gerçeğe uygun matematiksel modelini çıkartıp bilgisayar 

ile bu modelin çözümlenmesi esasına dayanan sonlu elemanlar gerilme analiz 

yöntemi; bir nevi bilgisayar üzerinde tabiatın taklit edilmesidir. Bu yöntem, fiziksel 

modelleri tarif eden matematiksel denklemlere sayısal çözüm getiren, çağımızın en 

modern ve önemli bilimsel tekniklerindendir (Ramoğlu ve Ozan, 2014).  

Bu yöntem ile analizler tek boyutta, iki boyutta ve üç boyutta yapılabilmektedir. 

Sonlu elemanlar analiz yöntemi karmaşık bir mekanik sorunun çözümünde rahatlıkla 

kullanılan bir teknik olup, incelenecek olan bölgeyi küçük ve basit alanlara 

(elemanlara) ayırarak incelemenin daha kolay olmasına olanak veren ve çözümü bu 

küçük parçalar içerisinde sağlayabilen matematiksel bir analizdir. Kısacası sonlu 

elemanlar analizi “parçadan bütüne gitme” prensibine dayanır (Ebrahimi, 2012; 

Pesqueira ve ark., 2014; Wakabayashi ve ark.,2008 ve Yang ve Xiang, 2007).  

Sonlu elemanlar analizi, karmaşık yapıların direncini ve gerilme dağılımını taklit 

ve test etmek için sanal modeller kullanır (Pesqueira ve ark., 2014). Böylece, in vitro 

ya da in vivo deneysel analiz ile mümkün olmayan; kemiğin, implantların ve protetik 

parçaların ara yüzlerini taklit etmek ve biyomekanik davranışını değerlendirmek 

mümkün hale gelir. Sonlu elemanlar gerilme analizi, araştırmacılara; farklı yüklemeler 

uygulamayı ve bu yükün diş, protez, implant ve kemik üzerinde neden olduğu gerilme 

seviyelerini ve yer değiştirmeyi elde etmeyi sağlar (Rubo ve Souza, 2010). 

Sonlu elemanlar gerilme analizinin özellikleri:  

1. Karmaşık geometriye sahip yapılar için uyumluluk  

2. Değişik yapısal problemler için uyumluluk  

3. Teorik temellerin güvenilirliği  
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4. Doğruluğun güvenilirliği  

5. Hesaplama verimliliği  

Sonlu elemanlar analizinde malzeme özellikleri bir yapı içindeki gerilme 

dağılımını büyük ölçüde etkilemektedir. Bu özellikler izotropik, enine izotropik, 

ortotropik ve anizotropik olarak sonlu elemanlar analizinde modellenebilir (Geng ve 

ark., 2001). 

 İzotropik bir malzemede Young modülü ve Poisson oranı olmak üzere sadece 

iki bağımsız materyal sabiti vardır ve özellikler her yönde aynıdır (Ramoğlu ve Ozan, 

2014).  

Anizotropik bir materyal farklı yönlerde ölçüldüğünde farklı özellikler gösterir. 

Bu nedenle, bildirilen çoğu çalışmada, malzemelerin homojen, lineer (doğrusal) ve 

izotropik oldugu varsayımı yapılmıştır (Geng ve ark., 2001). Ancak Bonnet ve 

arkadaşlarının (2009), yaptığı çalışmada sonlu elemanlar analizinde anizotropik ve 

izotropik modellemelerde sonuçlarda çelişki bulmuşlar; gerilmelerin belirlenmesinde 

anizotropik modellemenin ihmal edilmemesi gerektiğini söylemişlerdir. Benzer 

şekilde yapılan bir diğer çalışmada ortotropik modellemede kortikal kemikte izotropik 

modellere göre %26 fazla gerilme saptanmıştır (Nicaise ve ark., 2005). Liao ve 

arkadaşları (2008), anizotropik modelleme ile yapılan analizlerin peri-implant 

kemikteki gerilmeyi belirgin şekilde etkilediğini söylemiştir.  

1.17. Sonlu Elemanlar Analizi Yönteminin Aşamaları  

Bu Yöntemin uygulanmasındaki temel aşamalar sırasıyla şunlardır:  

1. Yapının modellenmesi ve elemanlara bölünmesi (Pre-processing)  

2. Analiz verilerinin yüklenmesi  

3. Analizin çözümlenmesi (Post-processing)  
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1.17.1. Yapının Modellenmesi ve Elemanlara Bölünmesi  

Öncelikle analizde kullanılacak tüm yapılar bilgisayar ortamına aktarılır ve CAD 

programı vasıtasıyla geometrik model oluşturulur. Karmaşık yapıların 

modellenmesinde (pre-processing), üç boyutlu bilgisayarlı tomografi veya üç boyutlu 

lazer tarayıcısından faydanılabilir. Bilgisayar ortamında modelin oluşturulması ile ilk 

aşama tamamlanmış olur (Geng ve ark., 2001; Güler ve Şen, 2015; Ramoğlu ve Ozan, 

2014 ve Taşkınsel ve Gümüş, 2014).  

Hazırlanan geometrik modelde analizi yapılacak olan yapı, boyutuna ve 

geometrisine uygun olarak mümkün olduğunca fazla sayıda parçalara bölünür. Bu 

parçalara ‘eleman’ adı verilir ve eleman sayısı ne kadar fazla olursa analizde gerçeğe 

o kadar yakın sonuçlar elde edilebilir. Elemanlar tek boyutlu (düz çizgiler), iki boyutlu 

(üçgenler, eşkenar dörtgenler) veya üç boyutlu (piramit veya tuğlaya benzer şekilli) ve 

değişik şekillerde olabilir. Elemanlar belli noktalardan birbirine bağlanır ve bu 

birbirine bağlandıkları noktalara düğüm (node) denir. Tüm yapı ise ağ (mesh) olarak 

tanımlanır (Adıgüzel, 2010; Güler ve Şen, 2015; Ramoğlu ve Ozan, 2014; Tanyel ve 

ark., 2012 veTaşkınsel ve Gümüş, 2014).  

Oluşturulan ağ yapısı ‘matematiksel model’ olarak tanımlanır. Model ağını 

oluşturan elemanlar sanal gerilmeler altında gerilme ve şekil değiştirmelerini bağlı 

bulundukları diğer elemanlara aktararak onların da etkilenmesine sebep olurlar. 

Düğüm noktalarının oluşturulması ile sınır şartları oluşturulur. Düğüm noktaları, 

birbirleriyle köşe noktalardan birleşebilen eşit büyüklükteki sonlu sayıdaki elemanlara 

bölünmüştür. Eleman sayısının artması, sonucun gerçeğe daha yakın olmasına olanak 

sağlarken, hata ihtimalini de arttırmaktadır. Önemli olan modelin nasıl en iyi biçimde 

küçük parçalara bölünerek ağ yapısının oluşturulacağıdır (Adıgüzel, 2010; Ramoğlu 

ve Ozan, 2014 ve Taşkınsel ve Gümüş, 2014).  

Sonlu elemanlar modeli gerçek bir objenin matematiksel modeli olduğundan, 

doğal davranışın tüm detaylarının aktarılması mümkün olmayabilir; fakat yükleme 

koşulları ve değişkenler istenildiği gibi düzenlenebilir. Bu nedenle iyi oluşturulmuş 
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bir matematiksel model, yapılacak analiz için çok değerli bir araçtır (Taşkınsel ve 

Gümüş, 2014).  

1.17.2. Analiz Verilerinin Yüklenmesi  

Oluşturulan katı modelde var olan elemanların materyal özellikleri, yükleme 

koşulları ve sınır şartları programa yüklenir. Materyal özelliklerinin belirlenmesinde 

Poisson oranı ve Young modülü değerleri hatta incelenek konuya göre sürtünme 

katsayısı, termal iletkenlik, genleşme katsayısı kullanılır. Yükleme koşullarının 

belirlenmesi ile birlikte uygulanması düşünülen kuvvetin yönü, şiddeti ve açısı 

belirlenir. Oluşturulan modelin belirli düğüm noktalarından sabitlenmesi ile sağlanan 

yer değiştirme kısıtlamaları ve yükleme koşulları sınır şartlarını oluşturmaktadır 

(Ebrahimi, 2012, Bölüm 2; Ramoğlu ve Ozan, 2014 ve Taşkınsel ve Gümüş, 2014).  

Matematiksel modeldeki elemanlar, analizi planlanan ana modelin bütün 

özelliklerine sahip olduğu için bu elemanların yüklemeler altında göstermiş olduğu 

tepkiler yapının bütünlüğünü taklit eder. Yüklemeler altında elde edilem veriler 

depolanır (Ramoğlu ve Ozan, 2014 ve Taşkınsel ve Gümüş, 2014).  

1.17.3. Analizin Çözümlenmesi  

Sonlu elemanlar analiz yönteminde, her bir alt yapının çözümlenmesinden, 

yapının bütünlüğünün çözümlenmesine bilgisayar programı yardımıyla ulaşılır (post- 

processing) (Geng ve ark., 2001). Analiz sonucunda elde edilen gerilme değerleri 

matematiksel hesaplamalar sonucunda elde edilmektedir; bu değerlerin varyansı 

bulunmamaktadır. Bundan dolayı değerlerin istatistiksel analizi yapılamamaktadır. 

Sonuçlar dikkatli bir şekilde yorumlanır. Sonlu elemanlar analizinde gerilmenin 

sayısal değerleri doğru olmayabilir; ama gerilmenin hangi bölgede ve ne kadar 

oluşacağı sorusuna cevap bulunabilmektedir. (Taşkınsel ve Gümüş, 2014)  
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Farklı yükleme koşulları altında yapılan analizler neticesinde farklı değişkenlere 

ilişkin veriler elde edilir. Bu veriler, asal gerilmeler (principal stresses), eksensel 

gerilmeler (axial stresses), yer değiştirme değerleri (displacements), deformasyon 

değerleri veya eşdeğer gerilmeler (equilavant stresses) dir. Veriler değerlendirilirken, 

materyalin özelliklerine göre analiz yöntemi seçilebilir. Kırılgan materyaller için asal 

gerilme (principal stresses) değerleri ve çekilebilir materyaller için von Misses gerilme 

değerleri kullanılabilir. Asal gerilme değerleri için en yüksek değer (maximum 

principal stress), modelde oluşan gerilme tipi gerilmeyi; en düşük asal gerilme 

(minimum principal stres) ise sıkışma tipi gerilmeyi tanımlar. Ayrıca von Misses 

değerleri tüm yapıdaki gerilme değerleri hakkında bilgi verir (Ramoğlu ve Ozan, 

2014).  

Bu çalışmanın amacı; posterior bölgedeki tek üye implant üstü restorasyonlarda 

ideal materyali bulabilmek için piyasaya yeni çıkmış olan kompozit içerikli blokların 

öncelikle materyallerin elastisite özelliklerini in vitro, 3 nokta bükme testi ile 

belirledikten sonra 3-Boyutlu Sonlu Elemanlar Analiz Yöntemi ile karşılaştırmalı 

olarak incelenmesidir. Bu amaçla ticari olarak piyasaya sürülen 4 yeni materyal ve 

kontrol grubu olarak 1 adet zirkon olmak üzere 5 farklı CAD/CAM blok materyali 

aynı yükleme koşulları altında değerlendirilecektir. 
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2. GEREÇ VE YÖNTEM 

Bu çalışma Ankara Üniversitesi Diş Hekimliği Fakültesi, Osaka Üniversitesi Diş 

Hekimliği Fakültesi ve Tempa Medikal Ltd. Şti. Laboratuvarında gerçekleştirilmiştir. 

Çalışmamızda 3-Nokta Eğilme Testi ve 3-Boyutlu Sonlu Elemanlar Analizi Yöntemi 

kullanılarak, statik non-lineer analiz yapılmıştır.  

Çalışmamızda ticari pazara yeni olarak sürülen 4 farklı kompozit içerikli ve kontrol 

grubu olarak 1 adet zirkon içerikli CAD/CAM blokların posterior mandibular bölgede 

tek üye implant üstü restorasyonlardaki kullanılabilme güvenliliğine bakılmıştır. 

 
Şekil 2.1. CS300 Blok (CS300) 

 

 
Şekil 2.2. Katana Avencia P Blok (KAP)  
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Şekil 2.3. Kzr-Cad HR3 Gammatheta (KZR) 

 

 
Şekil 2.4. Katana Zirkonya Blok STML (STML) 

 

 
Şekil 2.5. Estelite P Blok (ESP) 

 Bu çalışmada ticari olarak mevcut dört tip CAD / CAM kompozit blok 

kullanılmıştır: Cerasmart 300 (CS300; GC, Tokyo, Japonya), Katana Avencia P Blok 

(KAP; Kuraray Noritake Dental, Niigata, Japonya); KZR HR3 Gamma Theta (HR3; 

Yamakin Co. Ltd., Osaka, Japonya) ve Estelite P blok (ESP; Tokuyama Dental Corp., 

Tokyo, Japonya). 

Kontrol grubu olarak ise Katana Zirconia STML blok (Kuraray Noritake Dental, 

Niigata, Japonya) kullanılmıştır. 
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Çizelge 2.1. Malzeme kompozisyonları 

Materyaller Kod Kompozisyon Doldurucu 

Oranı(wt%) 

Cerasmart300 CS300 UDMA, baryum camı 75 

Katana 

Avencia P Blok 

KAP UDMA, baryum camı, silika, 

pigmentler, diğerleri 

82 

Estelite P Blok ESP Bis-MPEPP, UDMA, NPGDMA, 

silika tozu, silika-zirkonya 

doldurucusu, pigmentler, diğerleri 

81 

Kzr-Cad HR3 

Gammatheta 

KZR 
UDMA, DEGDMA, SiO2-Al2O3-

ZrO2, SiO 

75 

 

 

Katana 

Zirconia 

STML 

STML  
4Y-PSZ, Al2O3, Y203, ZrO2 

 

 

 

 

UDMA: üretan dimetakrilat; Bis-MPEPP: 2,2-Bis (4- 

metakriloksipolietoksifenil) propan; NPGDMA: neopentil glikol dimetakrilat; 

DEGDMA: dietilen glikol dimetakrilat. *J J Dent Mater 37, 131-146, 2018.; **Adhes 

Dent 36, 36-38, 2018. 

Her bloğun malzeme kompozisyonunun detayları Çizelge 2.1'de özetlenmiştir. 
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2.1. Üç Noktalı Eğilme Testi 

Çalışmamızda in vitro üç noktalı bükme testleri, üniversal bir test makinesi (EZ-

SX, Shimadzu, EZ-SX, Shimadzu, Kyoto, Japonya) kullanılarak 1.0 mm / dak hızında 

yapılmıştır. Her bir materyal (4.0 × 1.2 × 14.0 mm örnekler, n=10) eşit bir geometride 

hazırlandıktan sonra işlem öncesinde 37 ° C’de 24 saat suda bekletilmiştir. 

    

Şekil 2.6. 3 Nokta eğme testi için hazırlanan örnekler 

 
 
 

   
Şekil 2.7.  Örneklerin sabitlenmesi                     Şekil 2.8. Örneklerin üniversal bir test makinesine    

yerleştirilmesi 
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Şekil 2.9. Üniversal test makinesi (EZ-SX, Shimadzu, EZ-SX, Shimadzu, Kyoto, Japonya) 

3 noktalı eğme testlerinden sonra yük deplasman eğrisi elde edilmiştir ve yük 

deplasman eğrisi gerilme-gerinim eğrisine çevirilmiştir, daha sonra eğilme modülü ve 

kırılma gerinimi, gerilme-gerinim eğrisinden elde edilmiştir. 

İn vitro testlerden sonra 3 nokta bükme simülasyonları için cad modelleri 

hazırlanmıştır. 

Bu in vitro testlerden elde edilen veriler kullanılarak, her bir malzemenin elastik 

modülleri in silico lineer olmayan dinamik sonlu eleman analizi (Ls-Dyna, LSTC, 

ABD) ile elde edilmiştir. 
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Şekil 2.10. İn silico analiz için in vitro eğrilerden elde edilen verilerin aktarımı 
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Şekil 2.11. İn silico 3 nokta eğme testi için hazırlanan CAD model 

2.2 İmplant Cad Modelleri 

Üç boyutlu ağ yapısının düzenlenmesi ve matematiksel anlamda uygun katı ağ 

yapısına dönüştürülmesi, üç boyutlu sonlu elemanlar analizi modellerinin 

oluşturulması ve sonlu elemanlar stres analizi işlemi; 2.40 GHz saat hızında INTEL 

Xeon E-2286 işlemcili, 64 GB ECC belleğe sahip HP iş istasyonlarında 

gerçekleştirilmiştir.  

Tomografi verisinden, stl. modelin elde edilmesi 3DSlicer yazılımında 

yapılmıştır. Tersine mühendislik ve üç boyutlu CAD faaliyetleri ALTAIR Evolve 

yazılımı, katı modellerin analiz ortamına uygun hale getirilmesi ve optimize ağ 

örgüsünün oluşturulması faaliyetleri ALTAIR Hypermesh yazılımı ile 

gerçekleştirilmiştir; oluşturulan sonlu elemanlar modellerinin çözümü için Nastran 

tabanlı ALTAIR Optistruct (ALTAIR, Troy, MI, USA) implicit çözücüsü 

kullanılmıştır. 
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  2.2.1 İmplant ve Protez Parçalarının Modellenmesi ve Çalışma Modellerinin 

Oluşturulması 

Çalışmada kullanılan implant, abutment ve abutment vidası ALTAIR Evolve 

yazılımında modellenmiştir. Protez ALTAIR Evolve yazılımında modellenmiştir. 

Modeller arasında kuvvet aktarımının sağlanabilmesi için ALTAIR Hypermesh 

yazılımında mesh yapıları arasında uyumlandırma işlemi yapılmıştır. 

 

Şekil 2.12. İmplant modeli 
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Şekil 2.13. Abutment modeli 

 

Şekil 2.14. Vida modeli 
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Şekil 2.15. Kron modeli 

 

Şekil 2.16. İmplant parçalarının birleştirilmiş modeli 
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Şekil 2.17. Protetik model 

2.3. Kortikal ve Trabeküler Kemiğin Modellenmesi 

Çalışmada kullanılan tam dişsiz mandibula kemik modelinin oluşturulması için; 

Radyoloji arşivinde bulunan erişkin hasta tomografilerinden araştırmaya uygun olan 

bir tomografi kullanılmıştır. Tomografi verisi 0.1 mm kesit kalınlığı ile rekonstrükte 

edilmiştir. Rekonstrüksyon sonucunda elde edilen tomografi verileri DICOM (.dcm) 

formatında 3DSlicer yazılımına aktarılmıştır. DICOM formatındaki CT verisi 

3DSlicer yazılımında uygun Hounsfield değerlerine göre ayrıştırılarak, segmentasyon 

işlemi ile üç boyutlu modele dönüştürülmüştür. Model, stl formatında dışa 

aktarılmıştır.  

Üç boyutlu model ALTAIR Evolve yazılımına aktarılmıştır ve burada uygun 

mandibula kortikal geometrisi modellenmiştir. Kalınlığı ayarlanan üç boyutlu 

mandibula kortikal kemiğinin iç yüzeyi referans alınarak trabeküler kemik elde 

edilmiştir.  

Hazırlanan tüm modeller ALTAIR Evolve yazılımında 3 boyutlu uzayda doğru 

koordinatlara yerleştirilip modelleme işlemi tamamlanmıştır. 
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Şekil 2.18. Korital kemik modeli 

 

Şekil 2.19. Spongioz kemik modeli 

2.4. Matematiksel Modellerin Elde Edilmesi 

Matematiksel modeller, geometrik modellerin mesh adı verilen basit ve küçük 

parçalara bölünmesiyle oluşmaktadır. ALTAIR Evolve yazılımında modelleme işlemi 

tamamlandıktan sonra modeller ALTAIR Hypermesh yazılımıyla matematiksel olarak 
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oluşturulup analize hazır hale getirilmiştir. Analizlerin yapılabilmesi için, ALTAIR 

Hypermesh yazılımında hazırlanan modeller, fem formatında ALTAIR Optistruct 

analiz programına aktarılmıştır.  

 

Şekil 2.20. Model ağ yapısının 3 boyutlu görünümü 
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2.5. Malzeme Tanımları 

Analizlerde Çizelge 2.2’de elastik modül ve possion oranı verilen malzemelerin 

doğrusal (lineer) malzeme özellikleri kullanılmıştır. Analizi yapılan modelin malzeme 

özellikleri Çizelge 2.2.’ de sayısal Şekil 2.21. ve 2.22.’ de ise görsel olarak 

tanımlanmıştır.  

Çizelge 2.2. Malzemelerin mekanik özellikleri 

Malzeme Renk Elastik Modül 

[MPa] 

Poisson Oranı 

Titanium_Implant  110000 0.35 

Titanium_Vida 

abutment 

 110000 0.35 

Kortikal  13700 0.3 

Trabekuler  1370 0.3 

-Kron-    

Cerasmart  8000 0.38 

Katana Avencia P 

Block 

 10000 0.38 

Estelite P Block  11000 0.38 

Kzr-Cad HR3 

Gammatheta 

 9000 0.38 

Katana Zirconia 

STML 

 29000 0.38 
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Şekil 2.21.  Farklı komponentlerin renklerle mesialden görünümü 
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Şekil 2.22. Model ağ yapısının renklendirilmiş kesit görünümü 

2.6. Yükleme Senaryoları ve Sınır Koşulları 

5 farklı malzeme koşuluna sahip model için iki tip yükleme senaryosu olup; her 

model için vertikal ve oblik yükleme koşulları simule edilerek toplamda 10 analiz 

gerçekleştirilmiştir.  

Vertikal yükleme çiğneme döngüsünü simüle etmektedir. Kuvvet molar dişin 

mesial, central ve distal fossalarından 100’er N toplam 300 N olarak uygulanmıştır. 
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Oblik yüklemede kuvvet, bukko lingual yönde 45 derece açıyla; molar dişin 

mesiobukkal, bukkal ve distobukkal kasplarından 50’şer N toplam 150 N olarak 

uygulanmıştır.  

Yükleme tanımları uygulama bölgelerinde yer alan düğüm noktalarına 

dağıtılarak ilgili bölgelerde gerilme tekilliğinin önüne geçilmiştir.  

Modeller; kortikal ve trabeküler kemiğin taban, mesial ve distal bölgelerinde 

bulunan düğüm noktalarından her üç eksendeki hareketi engellenecek şekilde, tüm 

serbestlik dereceleri kısıtlanarak sabitlenmiştir. 

 

Şekil 2.23. Elde edilen modelin mesialden görünümü 
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Şekil 2.24. Elde edilen modelin lingualden görünümü 
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Şekil 2.25. Vertikal yükleme senaryosu 
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Şekil 2.26. 45° açı ile oblik yükleme senaryosu 
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Şekil 2.27. Modelin sınır koşulları 

 

 

 

 

 



 

65 
 

2.7. Kantitatif Model Bilgileri  

Oluşturulan analiz modeli için node (düğüm) ve eleman sayısı bilgisi tabloda 

paylaşılmıştır. 

Çizelge 2.3. Analiz modelinin düğüm ve eleman sayısı 

 Model  
Isim Molar Tek Dis 
Toplam Düğüm Sayısı 241648 
Toplam Element Sayısı 978079 

2.8. Sistemlerin Birleştirilmesi ve Kemik İmplant Bağlantı Durumu 

Oluşturulan matematiksel modellerde analizlerin yapılabilmesi ve doğru 

sonuçların elde edilebilmesi için, modeli oluşturan parçaların birbirleriyle olan yüzey 

ilişkilerinin analiz programında tanımlanması gerekmektedir. Bu amaçla tüm çalışma 

modellerinde kortikal ve trabeküler kemiğin kendi içsel özelliklerine uygun yük 

dağılımı yaptıkları ve birlikte çalıştıkları kabul edilmiştir.  

Çözdürülen matematik modellerde, tork vasıtasıyla oluşan 522 N aşamalı 

öngerilme, yapısal analizin ilk yük adımı olarak çözüme dahil edilmiştir. Bu yük adımı 

sonrası, tanımlı olan yük senaryoları, ön gerilme adımının etkisini sabit tutarak 

çözdürülmüştür. Ön gerilme etkisinin, yapılar arasındaki kontakt bölgelerine etkisini 

yüksek tutarlılıkla yakalayabilmek için, ön gerilmenin etkilediği kontakt arayüzlerinde 

(abutment-implant ve vida-abutment) 0.3 katsayılı, yüzey-yüzey ayrıştırmalı non-

lineer sürtünme kontağı tanımı gerçekleştirilmiştir. Kontakt bölgeleri kırmızı renk ile 

gösterilmiştir.  

Bu sebeple tüm modeller non-lineer olarak analiz için hazırlanmıştır. 
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Modelde açık olarak bulunan bu arayüzlerin dışında temas bulunan tüm 

bölgelerde FREEZE tipi kontakt tanımı gerçekleştirilmiştir. Bu yaklaşım, öngerilme 

arayüzlerinde kayma olmadığını ve parçaların tüm hareketi esnasında tam korelasyon 

ile hareket ettiği varsayımına dayanmaktadır. 

 

Şekil 2.28. Modeldeki kontakt noktaları 

Sonlu elemanlar analizi ile elde edilen değerler, varyansı olmayan matematiksel 

hesaplamalar sonucu ortaya çıktığı için istatistiksel analizler yapılamaz. 

Değerlendirmede önemli olan, kesit görüntülerinin ve düğümlerdeki gerilme 

miktarının ve dağılımlarının hassas bir şekilde değerlendirilmesi ve yorumlanmasıdır.  
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3. BULGULAR  

Bu çalışmanın amacı, posterior bölgedeki tek üye implant üstü restorasyonlarda ideal 

materyali bulmak için piyasaya yeni çıkmış olan kompozit içerikli blokların zirkonya 

materyali ile kıyaslanarak materyal özelliklerini in vitro testlerle belirledikten sonra 3 

boyutlu sonlu eleman analizi ile mukayeseli olarak incelenmesidir. 

Ticari olarak yeni piyasaya sürülmüş malzemelerin malzeme değerlerini bulmak 

amacıyla ilk önce in vitro bir test olan 3 noktalı eğilme testi yapılmıştır. 

3.1. 3 Noktalı Eğme Testi  

Malzemelerin elastik modülleri in vitro olarak yapılan üç noktalı eğme analizinden 

elde edilmiştir. İn vitro eğriler, her bir zaman noktasında tüm yüklerin ortalaması 

alınarak elde edilmiştir. Hem in vitro hem de in siliko yük-yer değiştirme eğrileri 

önemli ölçüde korelasyon göstermiştir (CS300: R ¼ 0.99, AP: R ¼ 1.0, ESP: R ¼ 0.99, 

GT: R ¼ 0.99, STML: R ¼ 1.0, p <0.05). 

Çizelge 3.1. Materyallerin mekanik özellikleri 

-Kron- Elastik modül 
(MPa) 

Poisson Oranı 

Cerasmart 300 8000 0.38 

Katana Avencia P 
Block 

10000 0.38 

Estelite P Block 11000 0.38 

Kzr-Cad HR3 
Gammatheta 

9000 0.38 

Katana Zirconia 
STML 

29000 0.38 
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İn vitro 3 noktalı eğme testinden sonra malzemelerin Kuvvet-Yer değiştirme 

grafikleri elde edilmiştir ve bu grafiklerden materyallerin elastik modülleri elde 

edilmiştir. 

Beklenildiği gibi Katana Zirconia STML Blok en yüksek elastik modülü 

gösteren materyal olmuştur. 

Kompozit içerikli CAD/CAM bloklarda ise en yüksek elastik modüle sahip 

materyal Estelite P Blok olmuştur. Bu bloğun elastik modülü 11000 MPa olarak 

ölçülmüştür.  

En düşük elastik modülüs ise Kzr-Cad HR3 Gammatheta’da gözlenmiş olup 

8000 MPa olarak ölçülmüştür 

 
 
 
Şekil 3.1. CS300’ ün vitro 3 nokta eğme testi sonucu 
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Şekil 3.2. KAP’ ın vitro 3 nokta eğme testi sonucu 

                  
 
 
 
 
 
Şekil 3.3. ESP’ nin vitro 3 nokta eğme testi sonucu 
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Şekil 3.4. KZR’ nin vitro 3 nokta eğme testi sonucu 

  

Şekil 3.5. STML’ nin vitro 3 nokta eğme testi sonucu 
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Şekil 3.6. İn silio 3 noktalı eğme testi (Yamaguchi ve ark., 2018) 

 

 

Şekil 3.7. In silico 3 Noktalı Eğme Testi Sonuçları 

 

 

Şekil 3.8. Materyallerin elastik modülleri 
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3.2. Dik ve Oblik Kuvvet Uygulanan 10 Adet Modelin Kortikal ve Spongioz 

Kemik Minimum ve Maksimum Asal Gerilme Değerlerinin ve İmplant Von 

Misses Gerilme Değerlerinin İncelenmesi  

İmplantlar ve altyapı materyallerindeki von Mises gerilmeleri, kortikal kemik ve 

spongioz kemikteki maksimum ve minimum asal gerilme değerleri hesaplanmıştır. 

Gerilme değerleri büyüklüğü mutlak değer alınarak okunur; (+) gerilme değerleri, 

maksimum asal gerilmeyi, (-) gerilme değerleri ise minimum asal gerilmeyi ifade eder.  

3.2.1. Dik Kuvvet Uygulanan Modeller  

Bu modellere, kronların santral fossalarından 3 noktadan 100’er N olacak 

şekilde toplamda 300 N kuvvet dik yönde uygulanmıştır. Uygulanan kuvvetin kortikal 

ve spongioz kemikte oluşturduğu maksimum asal gerilme (gerilme stresi), minimum 

asal gerilme (sıkışma stresi) ve implantlarda oluşan Von Misses gerilme değerleri 

incelenmiştir.  

3.2.1.1. Kortikal ve Spongioz Kemik Maksimum ve Minimum Asal Gerilme 

Değerleri  

Bu gruptaki modellerin kortikal kemik maksimum asal gerilme değerleri 

incelendiğinde, streslerin implantların boyun bölgesini çevreleyen kortikalde 

yoğunlaştığı ve homojen bir nispeten homojen bir dağılım sergilediği incelenmiştir. 

Kortikal kemikteki asal gerilme değerleri kemiğin mesiobukkal tarafında en yoğun 

biçimde oluştuğu gözlenmiştir. İmplantların boyun bölgesindeki kemiğin 

mesiobukkalinde minimum asal gerilme değerlerinin en yüksek olduğu görülmüştür. 

Kortikal kemikteki en yüksek minimum asal gerilme değeri -43,8 MPa bulunmuştur. 

Kortikal kemikteki en yüksek maksimum asal gerilme değeri 0,6 MPa bulunmuştur. 
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Kortikal kemikteki minimum asal gerilme ve maksimum asal gerilme değerleri 

incelendiğinde, implant üstü restorasyon materyali değişiminden etkilenmediği 

gözlemlenmiştir. 

Bu gruptaki modellerin spongioz kemik asal gerilme değerleri incelendiğinde; 

implantların boyun bölgesindeki spongioz kemikte maksimum asal gerilme 

değerlerinin daha yüksek olduğu görülmüştür. Yine bu bölgelerdeki minimum asal 

gerilme değerleri ise düşük seviyelerdedir.  

Spongioz kemikteki maksimum ve minimum asal gerilme değeri kemiğin distal 

kısmında oluşmuştur. Maksimum asal gerilme değeri spongioz kemikte 2,6 MPa 

bulunmuştur. Minimum asal gerilme değeri ise -2,3 MPa değerinde bulunmuştur. 

 

Şekil 3.9. Kortikal kemikteki maksimum asal gerilme değerleri (a: Cerasmart 300 (CS300), b: Katana 
Avencia P Blok (KAP), c: Katana Zirconia STML Blok (STML), d: Estelite P Blok (ESP), e: Kzr-Cad 

HR3 Gammatheta (KZR) 

 

a 

e 

d c 

b 
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Şekil 3.10. Kortikal kemikteki minimum asal gerilme değerleri (a: CS300, b: KAP, c: STML, d: ESP, 
e: KZR) 

 

 

Şekil 3.11. Dikey kuvvet uygulanan modellerdeki kortikal kemikteki minimum ve maksimum asal 
gerilme değerleri (MPa)  

 

 

e d 
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b a 



 

75 
 

 

Şekil 3.12. Vertikal kuvvet uygulanan modellerdeki spongioz kemikteki maksimum asal gerilme 
değerleri (a: CS300, b: KAP, c: STML, d: ESP, e: KZR) 

 

 

Şekil 3.13. Vertikal kuvvet uygulanan modellerdeki spongioz kemikteki minimum asal gerilme 
değerleri (a: CS300, b: KAP, c: STML, d: ESP, e: KZR) 
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Şekil 3.14. Dikey kuvvet uygulanan modellerdeki spongioz kemikteki minimum ve maksimum 
asal gerilme değerleri (MPa) 

3.2.1.2. İmplant Von Mises Gerilme Değerleri  

Bu gruptaki implantlarda meydana gelen Von Mises gerilme değerlerine 

bakıldığında, tüm implantların boyun kısmında ve en üst yivlerde en yüksek değerler 

elde edilmiştir. 

Vidada meydana gelen Von Mises gerilme değerleri vidanın orta kısmında daha 

çok yoğunlaşmışlardır. 

Abutmentlarda ise implant ile temas noktalarında maksimum Von Mises 

değerleri tespit edilmiştir.  

İmplantlarda elde edilen en yüksek Von Mises gerilme değerlerine bakıldığında 

en yüksek değerler implantın koronalindeki en üst yivlerin iç kısmına doğru 

oluşmuştur. 

Bu değer 450,8 MPa olarak tespit edilmiştir 
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Dik kuvvet uygulanan bu gruptaki implantlarda meydana gelen Von Mises 

gerilme değerleri implant üstü restorasyon materyali değişmesinden etkilenmediği 

tespit edilmiştir.  

Vidada meydana gelen Von Mises gerilme değerleri vidanın baş kısmının hemen 

altında en yüksek değer olan 436,3 MPa olarak tespit edilmiştir. 

Abutmentlarda ise en yüksek Von Mises değeri 375 MPa olarak ölçülmüştür. 

 

 

Şekil 3.15. Vertikal kuvvet altında vidada oluşan Von Mises değerlerinin dağılımı (a: CS300, b: KAP, 
c: STML, d: ESP, e: KZR) 
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Şekil 3.16. Vertikal kuvvet altında implantta oluşan Von Mises değerlerinin dağılımı (a: CS300, b: 
KAP, c: STML, d: ESP, e: KZR) 

 

 

Şekil 3.17. Vertikal kuvvet altında abutmentta oluşan Von Mises değerlerinin dağılımı (a: CS300, b: 
KAP, c: STML, d: ESP, e: KZR) 
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Şekil 3.18. Vertikal kuvvet uygulandığındaki İmplant, abutment ve vidadaki von Mises gerilme 
değerleri (MPa) 

3.2.2. Oblik Kuvvet Uygulanan Modeller  

5 farklı malzeme için hazırlanan bu modellere, kronların tüberkül tepelerinden 3 

noktadan 50’şer N olacak şekilde toplamda 150 N kuvvet 45 derece eğimle oblik 

yönde uygulanmıştır. Uygulanan kuvvetin kortikal ve spongioz kemikte oluşturduğu 

maksimum asal gerilme (gerilme stresi), minimum asal gerilme (sıkışma stresi) ve 

implantlarda oluşan Von Misses gerilme değerleri incelenmiştir. 

3.2.2.1. Kortikal ve Spongioz Kemik Maksimum ve Minimum Asal Gerilme 

Değerleri  

Bu gruptaki modellerin kortikal kemik maksimum asal gerilme değerleri 

incelendiğinde, streslerin implantların boyun bölgesini çevreleyen kortikal kemiğin 

mesiobukkal tarafında dağıldığını, implantların boyun bölgesindeki kemiğin 
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lingualinde minimum asal gerilme değerlerinin en yüksek olduğu görülmüştür. 

Kortikal kemikteki en yüksek minimum asal gerilme değeri -43,6 MPa bulunmuştur. 

Kortikal kemikteki en yüksek maksimum asal gerilme değeri 26,3 MPa bulunmuştur. 

Kortikal kemikteki minimum asal gerilme ve maksimum asal gerilme değerleri 

incelendiğinde, implant üstü restorasyon materyali değişimden ise etkilenmediği 

gözlemlenmiştir. 

Bu gruptaki modellerin spongioz kemik asal gerilme değerleri incelendiğinde; 

implantların boyun bölgesindeki spongioz kemikte minimum asal gerilme değerlerinin 

en yüksek olduğu görülmüştür. Yine bu bölgelerdeki maksimum asal gerilme değerleri 

ise düşük seviyelerdedir.  

Spongioz kemikteki en yüksek maksimum asal gerilme değeri mesiolingual 

kısımda oluşmuştur. Spongioz kemikteki minimum asal gerilme değeri ise en yüksek 

olarak kemiğin lingual kısmında oluşmuştur. Maksimum asal gerilme değeri spongioz 

kemikte 3,4 MPa bulunmuştur. Minimum asal gerilme değeri ise -5,5 MPa değerinde 

bulunmuştur. 

 

Şekil 3.19. Oblik kuvvet uygulanan modellerdeki kortikal kemikteki maksimum asal gerilme değerleri 
(a: CS300, b: KAP, c: STML, d: ESP, e: KZR) 
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Şekil 3.20. Oblik kuvvet uygulanan modellerdeki kortikal kemikteki minimum asal gerilme değerleri 
(a: CS300, b: KAP, c: STML, d: ESP, e: KZR) 

 

 

Şekil 3.21. Oblik kuvvet uygulanan modellerdeki kortikal kemikteki minimum ve maksimum 
asal gerilme değerleri (MPa) 

 

a b 

d c 

e 



 

82 
 

 

Şekil 3.22. Oblik kuvvet uygulanan modellerdeki spongioz kemikteki maksimum asal gerilme 
değerleri (a: CS300, b: KAP, c: STML, d: ESP, e: KZR) 

 

 

Şekil 3.23. Oblik kuvvet uygulanan modellerdeki spongioz kemikteki minimum asal gerilme değerleri 
(a: CS300, b: KAP, c: STML, d: ESP, e: KZR) 
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Şekil 3.24. Oblik kuvvet uygulanan modellerdeki spongioz kemikteki minimum ve maksimum 
asal gerilme değerleri (MPa) 

3.2.2.2. İmplant Von Mises Gerilme Değerleri  

Bu gruptaki implantlarda meydana gelen Von Mises gerilme değerlerine 

bakıldığında, tüm implantların boyun kısmında ve en üst yivlerde en yüksek değerler 

elde edilmiştir. 

Vidada meydana gelen Von Mises gerilme değerleri vidanın orta kısmında daha 

çok yoğunlaşmışlardır. 

Abutmentlarda ise implant ile temas noktalarında maksimum Von Mises 

değerleri tespit edilmiştir.  

İmplantlarda elde edilen en yüksek Von Mises gerilme değerlerine bakıldığında 

en yüksek değerler implantın koronalindeki en üst yivlerin iç kısmına doğru 

oluşmuştur. 

Bu değer 476 MPa olarak tespit edilmiştir 
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Dik kuvvet uygulanan bu gruptaki implantlarda meydana gelen Von Mises 

gerilme değerleri implant üstü restorasyon materyali değişmesinden etkilenmediği 

tespit edilmiştir.  

Vidada meydana gelen Von Mises gerilme değerleri vidanın baş kısmının hemen 

altında en yüksek değer olan 473,6 MPa olarak tespit edilmiştir. 

Abutmentlarda ise en yüksek Von Mises değeri 449 MPa olarak ölçülmüştür. 

v

 

Şekil 3.25. Oblik kuvvet altında vidada oluşan Von Mises değerlerinin dağılımı (a: CS300, b: KAP, c: 
STML, d: ESP, e: KZR) 

 

Şekil 3.26. Oblik kuvvet altında implantta oluşan Von Mises değerlerinin dağılımı (a: CS300, b: KAP, 
c: STML, d: ESP, e: KZR) 
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Şekil 3.27. Oblik kuvvet altında abutmentta oluşan Von Mises değerlerinin dağılımı (a: CS300, b: 
KAP, c: STML, d: ESP, e: KZR) 

 

 

Şekil 3.28. Oblik kuvvet uygulandığındaki İmplant, abutment ve vidadaki von Mises gerilme 
değerleri (MPa) 

3.3. Kron-Abutment Bağlantı Bölgesinde Oluşan Stresler 

Modelin genelinde görülen benzer stress dağılımlarının aksine; kron abutment 

bağlantı bölgesindeki stress dağılımlarında farklılıklar gözlemlenmiştir.  
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Bağlantı bölgelerinde, her iki yükleme senaryosunda da (vertikal ve oblik), lokal 

stress birikimi olduğu tespit edilmiştir.  

Poisson oranları eşit olan kron malzemeleri için gerçekleştirilen analizlerde, 

kron-abutment kontakt bölgesinde oluşan maksimum Von Mises stress değeri kron 

elastik modülüyle ters orantılı olarak sıralanmıştır. 

Oblik yükleme senaryosunda elde edilen Von Mises değerleri vertikal yükleme 

senaryosunda elde edilen değerlerden daha yüksek çıkmıştır. 

Vertikal yükleme senaryosunda elde edilen Von Mises değerleri sırasıyla; 

CS300 63,4 MPa, KAP 58,8 MPa, STML 38,9 MPa, ESP 56,8 MPa ve KZR 61,5 

MPa’dır. Oblik yükleme senaryosunda elde edilen değerler sırasıyla; CS300 82,5 

MPa, KAP 79,5 MPa, STML 64,5 MPa, ESP 78,1 MPa ve KZR 81 MPa’dır. 

Elastik modülü, abutment malzemesi olan titanyum ile en yakın değere sahip 

Katana zirkonya STML blok kron modelinde minimum Von Mises değeri; 8000 Mpa 

değer ile en düşük elastik modüle sahip Cerasmart kron modelinde maksimum Von 

Mises değerleri gözlemlenmiştir. 

 

Şekil 3.29. Verkikal yükleme sırasında abutment kron bağlantı bölgesinde oluşan Von Mises değerleri 
(a: CS300, b: KAP, c: STML, d: ESP, e: KZR) 
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Şekil 3.30. Oblik yükleme sırasında abutment kron bağlantı bölgesinde oluşan Von Mises değerleri 
(a: CS300, b: KAP, c: STML, d: ESP, e: KZR) 
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4. TARTIŞMA 

Molar bölgede yapılan implant üstü restorasyonların endikasyonu, bu bölgede 

bulunan oklüzal kuvvetlerin büyüklüğü nedeniyle esas olarak çiğneme işlevini etkin 

haline getirmeyi amaçlayan bir tedavi çeşitidir (Neill ve ark., 1989). Altın standart 

olarak kabul edilen soy metal alaşım kronlar yaygın olarak kullanılmaktadır 

(Pjetursson ve ark., 2015). Ancak restoratif materyallerin estetik olarak gelişmesi ve 

aynı endikasyon için metal yerine dental seramik ve benzeri materyallerin 

kullanımının yaygınlaşması ve bu materyallerin gelişmesiyle birlikte metalik kronlar 

popülerliğini yitirmiştir.  

Klinisyenler için kron materyali seçimi çok önemli bir karardır. Restorasyonları 

üretmek için çok çeşitli malzemeler mevcuttur. Seramik malzemeler estetik ve uzun 

süreli direnç göstermesi nedeniyle dental sektörde sabit protezlerin yapımında yaygın 

olarak kullanılan bir malzeme haline gelmiştir (Dal Piva ve ark., 2018). 

Ayrıca implant üzerine tam seramik kron kullanma tekniği uzun vadede 

başarıyla kanıtlanmıştır (Sahin ve ark., 2002). Tam seramik malzemelerin elastik 

modülü, zirkonyanın elastik modülü ile yüksek esnekliğe sahip bir hibrit seramiğin 

(De Kok ve ark., 2015) elastik modülü arasında değişmektedir. 

Hem metal-seramik kronlarda hem de tam seramik kronlarda (Araújo ve ark., 

2016) güçlendirilmiş alt yapının üzerine kaplama olarak kullanılan seramiklerinin 

kopma, kırılma gibi komplikasyonlarını en aza indirgemek için, monolitik bir şekilde 

kullanılabilme imkanı olan malzemeler geliştirilmiştir.  

Tam seramik kronların kullanımındaki ana motivasyon, metallere karşı gelişmiş 

bir dental yapıyı taklit etmek olsa da (Seydler ve ark., 2014), monolitik 

restorasyonların üretiminde hangi seramiğin en iyi endikasyona sahip olduğu 

konusunda bir fikir birliği yoktur (De Kok ve ark., 2015). Örneğin, feldspatik veya 
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cam seramikler, 10 yıla kadar önemli bir hayatta kalma yüzdesinin yanı sıra anterior 

bölgede (Anusavice, 2012) oldukça başarılı olabilmektedir (Morimoto ve ark., 2016). 

Bununla birlikte, molar bölgede yapılan kronlarda ise, zirkonyum kronlar kadar 

yüksek hayatta kalma yüzdesine sahip değildirler (Sailer ve ark., 2015). 

Çalışmamızdaki amaç; molar bölgede tek üye implant üstü restorasyonlarda 

birçok avantajı olduğunu bildiğimiz rezin matrix içeren kompozit içerikli CAD/CAM 

blokların zirkonya blokla kıyaslandığında, mekanik özellikler yönünden başarı 

durumunu ortaya çıkarmaktır. 

Bilgisayar destekli tasarım / bilgisayar destekli üretim (CAD / CAM) kompozit 

bloklar estetik restoratif malzemelerdir ve metallere veya seramiğe alternatif olarak 

kullanılabilir (Ruse ve Sadoun, 2014). CAD / CAM rezin kompozit blokları, 

geleneksel dolgu kompozitlerinden daha fazla mekanik özelliklere sahiptir. Bunun en 

önemli sebepleri ise yüksek yoğunluklu nano doldurucular (Coldea ve ark., 2013a) 

içermeleri ve ön polimerizasyon prosedürlerine (Coldea ve ark., 2013b) tabi 

tutulmalarıdır. 

Bu çalışmada kullanılan kompozit esaslı CAD/CAM bloklarda Çizelge 4.1.’de 

görüldüğü gibi doldurucu oranlarının artmasıyla yüksek mekanik özellikler 

kazanmışlar ve çalışmamızın 1.aşamasında ki 3 nokta bükme testi sonucunda elde 

edilen veriler doğrultusunda elastisite modül değerleri oldukça yüksek bulunmuştur. 
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Çizelge 4.1. Kompozit içerikli materyallerin mekanik özellikleri 

-Kron- Elastik modül 

(MPa) 

Doldurucu Oranı 

(wt%) 

Cerasmart 300 8000 75 

Katana Avencia P 

Block 

10000 82 

Estelite P Block 11000 81 

Kzr-Cad HR3 

Gammatheta 

9000 75 

Üç noktalı eğilme testleri, CS300 ve KZR'nin elastik modüllerinin AP'den daha 

düşük olduğunu göstermiştir. Çizelge 4.1.'de gösterilen malzemelerin bileşiminden, 

CS300 ve KZR'nin inorganik dolgu içeriği sırasıyla ağırlıkça %78 ve ağırlıkça %75 

iken AP'ninki ağırlıkça %82 idir. Reçine kompozitlerinin daha düşük bir dolgu içeriği, 

daha düşük bir bükülme modülü (Randolph ve ark., 2016) ve mukavemet ile 

sonuçlanır ve matris reçinelerinin hacmi, dolgu miktarına göre artırılmalıdır. Bu 

nedenle, CS300 ve GT'nin daha düşük dolgu içeriği, daha düşük bir elastik modül ile 

sonuçlanmış olabilir.  

Doldurucu oranları hemen hemen aynı olan ESP ve KAP’ta ise ESP’nin elastik 

modülü KAP’tan büyük çıkmıştır. Elastisite modülü, reçine kompozitlerini 

değerlendirmek ve sıralamak için kullanılan mekanik özelliklerden biridir (Ilie ve ark., 

2017) ve yükleme altındaki belirli bir malzeme için gerilme-gerinim eğrisinin 

başlangıç eğimi olarak tanımlanır. Malzemenin kendi içinde enerji yayılımı yapması 

ve malzemenin bütünlüğünün korunması açısından elastik modülü önemli bir 

parametredir (Zaytsev ve Panfilov, 2014). Bundan kaynaklı olarak malzemenin elastik 

modülüsü arttıkça rijitliği de artmaktadır. 
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Günümüzde kayıp dişlerin protetik tedavisinde implant üstü restorasyonlar 

sıklıkla tercih edilmektedir (Romeo ve ark., 2004).  

Bu restorasyonlarda hasta memnuniyeti ve klinik sağ kalım oranı yüksek 

olmasına rağmen, diş destekli sabit restorasyonlara göre daha fazla teknik 

komplikasyon görülmektedir (De Kok ve ark., 2015). 

 Geç dönem implant başarısızlıklarına yol açan bu komplikasyonlar; vida 

gevşemesi, kron restorasyonunda retansiyon kaybı, porselen ve implant kırığı 

şeklindedir (Bragger ve ark., 2001). Tüm bu biyomekanik komplikasyonların kaynağı 

ise implant ve doğal diş arasındaki farklılıklardır (Kim ve ark., 2005). İmplantlar, 

doğal dişlerin aksine, direkt ve rijit bir şekilde kemiğe bağlanmaktadır ve gelen 

kuvvetleri absorbe eden ve propriosepsiyon (derin duyu) sağlayan periodontal 

ligamente sahip değildir (Torcato ve ark., 2015). Proprisepsiyon, erken safhada 

okluzal yüklerin farkındalığını ve refleks mekanizmasını sağlamaktadır. Doğal diş ve 

implant arasındaki bu temel farklılıklar nedeniyle implant üstü restorasyonlarda 

porselen kırıklarının görülme sıklığı fazladır (Bragger ve ark., 2001). 

Yıllardır diş kayıplarının rehabilitasyonunda sabit parsiyel protezler 

kullanılmaktadır. Ancak, restoratif yaklaşımın birincil amacı dişleri ve çevre ağız 

dokularını korumak iken bu geleneksel tedavi yönteminde destek dişin prognozunu 

olumsuz etkileyecek biyolojik riskler yüksektir (Priest ve ark.,1999). Bu nedenle de 

sabit parsiyel protezlerde 15 yılda %50 başarı oranı görülmektedir. Çürük ve 

endodontik problemler %20’den fazla oranla en sık görülen komplikasyondur ve 

dayanak diş kaybı 10 yılda %8-12; 15 yılda %30 oranlarında görülmektedir (Misch, 

2014).  

Günümüzde, kayıp dişlerin rehabilitasyonunda bir diğer alternatif olan implant 

üstü restorasyonlar yüksek başarı oranı (10 yılda %97) nedeniyle sıklıkla tercih 

edilmektedir (Pjetursson ve ark., 2005). İmplant tedavisi ile destek dişlerde 

preparasyon gereksinimi ortadan kalktığı gibi dişsiz bölgedeki kemiğin rezorbsiyonu 

da önlenmektedir (Jung ve ark., 2012). Yüksek başarı oranına rağmen erken ya da geç 
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dönem implant kayıpları görülmektedir (Sakka ve ark., 2011). Osseointegrasyon 

öncesi gerçekleşen erken dönem kayıplarda, iyileşme süreci, cerrahi teknik ve 

bakteriyel kontaminasyon etkilidir (Santos ve ark., 2002). Geç dönem kayıplar ise 

protetik rehabilitasyon sonrası görülmektedir ve temelde biyomekanik 

komplikasyonlarla ilgilidir (Pye ve ark., 2009). Geç dönem başarısızlıklar, kötü ağız 

hijyeni ile uyumsuz üst yapı restorasyonları ve aşırı okluzal yükleme nedeniyle 

gerçekleşebilmektedir (Kim ve ark., 2005).  

Özet olarak, implant başarısızlığı, protezin uygulanmasından önce ve sonra 

oluşan başarısızlıklar olarak da incelenebilmektedir (Santos ve ark., 2002). 

Kemik-implant-protez kompleksine etki eden okluzal kuvvetlerin yönü ve 

büyüklüğü önemlidir. Çünkü bu kuvvetler kemik-implant-protez kompleksinin 

bileşenleri üzerinde çeşitli stresler oluşturmaktadır. İmplant destekli protezlere gelen 

okluzal yükler öncelikle protetik unsurlara ardından implant aracılığıyla kemik-

implant ara yüzeyine iletilmektedir (Sahin ve ark., 2002). Bu nedenle de birçok 

araştırmacı kuvvet iletiminde etkili olan biyomekanik faktörler üzerinde çalışmıştır. 

Bunlar; kuvvet yönü, kuvvet büyüklüğü, protez tipi, protez materyali, implant 

materyali, geometrisi ve yüzey özellikleri, implantların sayısı ve dağılımı, kemik 

yoğunluğu ve kemik-implant ara yüzeyinin mekanik özellikleridir (Baggi ve ark., 

2008).  Bu faktörlerden protetik restorasyon materyal seçimi çalışmamızın çıkış 

noktası olup, implant üstü restorasyonlarda CAD/CAM ile üretilen güncel bir zirkon 

blok ve yeni piyasaya sürülmüş olan kompozit içerikli CAD/CAM bloklar seçilmiştir. 

Öncelikle yeni piyasaya çıkmış olan blokların malzeme değerlerini, in vitro, 3 noktalı 

eğme testiyle bulduktan sonra ağız içerisinde kullanılabilme durumlarını; mandibular 

molar bölge tek üye implant üstü restorasyonlarda sonlu elemanlar analizi ile inceleyip 

biyomekanik yönden kullanıma uygun olup olmadıklarının değerlendirilmesi 

amaçlamıştır. 

  Çünkü implant üstü restorasyonun kırılma dayanımı yüksek olduğunda, 

dayandığı bu okluzal yükler implant-protez kompleksinin diğer unsurlarına 

iletilmektedir. Bu durum dayanağın servikalinde ve dayanak-implant birleşiminde 
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daha fazla kuvvet dağılımına neden olmaktadır. Bu kuvvet birikimi eşik değeri 

aştığında, servikal alandaki kemikte yıkıma ve hatta sonunda implantın kaybına yol 

açabilmektedir (Bragger ve ark., 2001). 

İmplant üstü restorasyonları değerlendirebilmek için doğal diş ile farklılıklarını 

ve implant biyomekaniğini anlamak önemlidir. Çünkü bu restorasyonlarda kuvvet 

dağılımı diş destekli restorasyonlardan farklıdır. Osseointegre implantlar, kuvveti 

absorbe eden periodontal ligament olmaksızın kemiğe rijit bağlantı yapar ve 

propriosepsiyon duyusu bulunmamaktadır. Bu nedenle implantta yük dağılımı 

kapasitesi, okluzal kuvvetlere adaptasyon ve mekanik algı daha düşük olup okluzal 

aşırı yüklemelere daha duyarlıdır (Chen ve ark., 2008). Bu okluzal aşırı yükleme 

düzelmedikçe de, sırasıyla krestal kemik kaybı, anaerobik sulkus derinliğinde artış, 

peri-implant hastalık ve implant başarısızlığına neden olacak derece devam eden 

kemik yıkımı ile neticelenmektedir. Bu nedenle okluzal aşırı yükleme, peri-implant 

kemik kaybı ve protezin başarısızlığının ana nedenlerinden biri olarak kabul 

edilmektedir (Chen ve ark., 2008).  

Diş ve implant arasındaki bu farklılıklar aşırı yükleme belirtilerinde de 

farklılıklara yol açmaktadır. Dişte periodontal ligamentte kalınlaşma, aşınmalar, 

mobilite, fremitus ve ağrı ile kendini gösterirken; implantta protez ya da dayanak 

kırığı, vida gevşemesi veya kırığı, kemik kaybı ve implant kırığı ile 

neticelenebilmektedir (Kim ve ark., 2005). 

İmplant üstü restorasyonlarda görülen protetik komplikasyonlar yalnızca okluzal 

aşırı yükleme durumunda değil düşük okluzal yüklemelerde dahi görülebilmektedir. 

Çünkü implantın doğal dentisyonun duyarlılığına ve mobilitesine sahip olmaması 

nedeniyle sadece aşırı yüklemeler durumunda değil (Kinsel ve ark., 2009), normal 

çiğneme sürecinde dahi doğal dentisyondan 8 ile 10 kat daha fazla yüklemeye maruz 

kalmaktadır (Kreissl ve ark., 2007). Çoğunlukla hastanın implant üstü restorasyondaki 

okluzal interferansları fark edebilmesi mümkün olmamaktadır (Kinsel ve ark., 2009). 

Tüm bu sebepler nedeniyle implant üstü restorasyonlarda porselen kırığı görülme 

sıklığı fazladır (Kreissl ve ark., 2007).  
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Pjetursson ve ark implant ve diş destekli restorasyonlarda yaptıkları analiz 

çalışmasında seramikte chipping ya da kırık görülme sıklığını implant destekli 

restorasyonlarda (%8,8; diş destekli restorasyonlar %2,9) anlamlı derecede daha 

yüksek bulmuşlardır (Pjetursson ve ark., 2007). Aynı yazarın implant destekli sabit 

restorasyonlar üzerine yaptığı bir başka literatür incelemesinde, 5 yıllık süreçte en 

fazla görülen mekanik komplikasyonun veneerde kırılma olduğunu belirtilmiştir (Jung 

ve ark., 2012). Yine aynı yazar, implant üstü restorasyonlarla ilgili eski (2000 yılı 

öncesi) ve güncel yayınları (2000 yılı sonrası) karşılaştırdığı literatür incelemesinde, 

veneer materyalinde kırığın en sık görülen teknik komplikasyon olduğunu, ancak eski 

ve güncel yayınlarda sonuçların önemli ölçüde değiştiğini belirtmiştir.  

Güncel yayınlarda daha yüksek oranda teknik komplikasyon görüldüğü ve 

veneer materyalde kırık insidansının arttığı bildirilmiştir. Bunun sebebi, güncel 

yayınlarda minor komplikasyonların (minor chipping gibi) daha ayrıntılı incelenmesi, 

zirkonya ve titanyum gibi chipping görülme oranı yüksek materyallerin alt yapıda 

kullanılması olarak açıklanmaktadır (Pjetursson ve ark., 2014).  

Goodacre ve ark, implantlar ile ilgili yaptıkları literatür incelemesinde mekanik 

komplikasyonlar içinde, overdenture ile ilgili komplikasyonlardan sonra veneer 

porselen kırığı insidansını yüksek (%14) bulmuşlardır (Goodacre ve ark., 2003). Tam 

seramiklerin posterior bölgede kullanıldığında yetersiz kalan biyomekanik özellikleri 

ve zirkon alt yapılı seramiklerin kullanımının günümüzde daha da yaygınlaşması 

porselen kırıklarının insidansını çok arttırmıştır. 

Veneer porselen kırığı gibi mekanik komplikasyonların önüne geçebilmek için 

yekpare yani monolitik restorasyonlar daha popüler hale gelmiştir. Bu çalışmaların 

ışığında veneer porselen kırığının önüne geçmek için alt yapı içermeksizin yekpare bir 

şekilde uygulanabilecek monolitik malzemeler geliştirmek yapılan çalışmalar 

hızlanmaktadır. Bu arayış göz önünde tutularak çalışmamızda temel amaçlarımızdan 

biri; yeni piyasya çıkan ve monolitik üretilen CAD/CAM blokları seçerek zaman 

içinde mekanik özelliklerinin iyi olmasına rağmen hem kırılgan hem de yaşlanan bir 
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materyal olan monolitik zirkona karşı başarı ile posterior bölgede kullanılabilecek bir 

materyal arayışıdır. 

Geleneksel yöntem olan metal-destekli seramik restorasyonlar, uzun yıllardır 

implant destekli restorasyonlar da dahil olmak üzere protetik tedavilerde 

kullanılmaktadır. Sayısız araştırmaya konu olan restorasyonlar, uzun dönemde 

başarısını kanıtlamıştır (Kohal ve ark., 2006). Ancak bu tip restorasyonların alerjik 

reaksiyonlar, ve metalik iyon salınımı gibi biyolojik dezavantajları mevcuttur (Shenoy 

ve ark., 2010). Bunun implant üstü restorasyonlardaki etkisi daha önem 

kazanmaktadır. Çünkü farklı metaller (titanyum ve baz metaller) arasında korozyon 

meydana gelmektedir ve bu da toksik ve alerjik bir süreçtir (Taylor ve ark., 2000). 

Öyle ki Green ve ark yaptıkları analizde implant üzerinde, değersiz metal alaşımı 

kullanılan üst yapıdan sitotoksik iyon salınımı meydana geldiğini, ağız içi sıvıların 

varlığında oluşan galvanik akımın metali korozyona uğrattığını ve implant çevresinde 

kemik yıkımına yol açtığını belirtmiştir (Tagger ve ark., 2002).  

Bunun yanı sıra günümüzde artan estetik beklentileri de karşılamaması seramik 

restorasyonların gelişimine zemin oluşturmuştur (Shenoy ve ark., 2010). CAD/CAM 

teknolojisinin de katkısıyla her geçen gün restoratif materyal çeşitliliği artmakta, daha 

estetik ve daha doğal görünüme sahip restorasyonlar yaygınlaşmaktadır (Li ve ark., 

2014). 

CAD/CAM sisteminde üretim sürecinin tekrarlanabilirliği, bu süreçte 

oluşabilecek hataları minimuma indirmesi, kaliteli ve homojen blok kullanımı ile 

dayanımı yüksek restorasyon üretimini kısa sürede gerçekleştirmesi, sistemin en 

büyük avantajlarıdır (Liu ve ark., 2005). Tüm bu avantajları sayesinde seramik 

restorasyonlar protetik tedavilerde sıklıkla kullanılan ve konvansiyonel metal destekli 

restorasyonlara oldukça yakın sonuçlar veren bir alternatif haline gelmiştir. 

Çalışmamızda piyasaya yeni çıkan kompozit içerikli CAD/CAM bloklarını 

karşılaştırmak amacıyla uzun süredir kullanımda olan ve iyi mekanik özellikleri 

nedeniyle sıklıkla tercih edilen bir zirkonyum blok tercih edilmiştir. 
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Monolitik restorasyonlar, veneerlenen restorasyonlara kıyasla giderek daha fazla 

tercih edilen bir alternatif haline gelmiştir. Kompleks üretim sürecini, kor ve üst yapı 

kaynaklı muhtemel komplikasyonları minimalize etmesi bunda etkili olmuştur. Ancak 

başarısızlıklar kaçınılmazdır ve yapılan analizlerde diş ve diş benzeri materyaller 

üzerindeki kron restorasyonunun ve hatta dişin komple kırılması söz konusu 

olabilmektedir (Zhang ve ark., 2016). 

CAD/CAM teknolojisindeki gelişmeler sayesinde kullanımı yaygınlaşan 

zirkonya, sabit protetik restorasyonlarda uzun yıllardır kullanılmaktadır. Yüksek 

bükülme dayanımı ve kırılma sertliğine sahiptir. Ayrıca çatlak ve kırık oluşumunu 

engelleyen faz transformasyonu mekanizması ile yüksek mekanik özellikler 

kazanmaktadır (Baldassarri ve ark., 2011). Yüksek yoğunlukta polikristal içeriği 

nedeniyle opak yapısı porselenle veneerlenme ihtiyacı doğurmuştur (Baldissara ve 

ark., 2010). Bu durum zirkonya restorasyonların başarısızlıklarının temelini 

oluşturmaktadır. Çünkü bu restorasyonlarda üst yapı porseleninde chipping ve 

delaminasyon en fazla görülen komplikasyonlardandır ve çoğu zaman restorasyonun 

değişimini gerektirmektedir (Sim ve ark., 2016).  

Zirkonya ve üst yapı porseleni bağlantısını artırmaya yönelik çok sayıda çalışma 

yapılmış ancak sorun tam anlamıyla giderilememiştir (Schmitter ve ark., 2014). Bu 

bağlantı problemleri zirkonya restorasyonlarını veneerleme tekniğinden 

uzaklaştırmakla beraber farklı translüsensi özelliği gösteren tabakalı blokların çıkışını 

sağlamıştır. Bu bloklar gerekli renk geçişlerini sağlamaktadır ve monolitik 

kullanımlarda estetik beklentiyi karşılamaktadırlar.  

Sağlıklı ve genç bireylerde posterior bölgede ısırma kuvveti kadınlarda yaklaşık 

olarak 597 N, erkeklerde 847 N’dur. Bu değer maksimum 900 N’a ulaşmaktadır (Kim 

ve ark., 2013). Molar bölgedeki maksimum çiğneme kuvvetinin ortalama 700- 900 N 

aralığında, maksimum değerin ise 2000 N’un altında olduğu belirtilmiştir (Harada ve 

ark., 2015). Bir başka çalışmada çiğneme kuvvetinin molar bölgede 100-200 N 

arasında değiştiği, travma veya kazayla sert bir cisim ısırma esnasında 965 N’a kadar 

çıktığı; sonuçta restorasyonun kırılma direncinin 1000 N üzerinde olmasının iyi bir 



 

97 
 

klinik performans için gerekli olduğu vurgulanmıştır (Chen ve ark., 2014). Ferrario ve 

ark ise bu değeri posteriorda ortalama 700 N ve maksimum 1221 N olarak belirtmiştir 

(Ferrario ve ark.,2004). Posterior bölgedeki ortalama okluzal yükler daha büyük 

olduğundan bu bölgedeki implantların aşırı yüklemeye maruz kalma riski fazladır 

(Sahin ve ark., 2002). Çalışmamızda vertikal yükleme çiğneme döngüsü simüle 

edilmiştir. Çiğneme kuvveti sağlıklı bir bireyin normal şartlar altında uyguladığı 

kuvvetler referans alınarak hazırlanmıştır (Guven ve ark., 2015). Kuvvet molar dişin 

mesial, santral ve distal fossalarından 100’er N toplam 300 N olarak uygulanmıştır. 

Oblik yüklemede kuvvet, bukko lingual yönde 45 derece açıyla; molar dişin 

mesiobukkal, bukkal ve distobukkal kasplarından 50’şer N toplam 150 N olarak 

uygulanmıştır.  

Dental implant sistemlerinde oluşan streslerin analizinde, fotoelastik analiz, 3- 

Boyutlu Sonlu Elemanlar Analiz Yöntemi ve kemik yüzeyde kuvvet ölçümü gibi 

yöntemler kullanılmaktadır. 3- Boyutlu Sonlu Elemanlar Analiz Yöntemi, kompleks 

geometrileri doğru modelleyebilmesi ve kolay modifikasyon sağlayabilmesi, iç 

streslerin analizi gibi çeşitli avantajlar sağlamaktadır (El-Anwar ve ark., 2014). Ayrıca 

diğer biyomekanik çalışmaların analizinde yetersiz kalabildiği, protez-implant-kemik 

kompleksinde oluşan streslerin ve deformasyonların tanımlanmasında önemli bir 

araçtır (Silva ve ark., 2014). 

Bu nedenle, çeşitli implant tasarımlarının biyomekanik performansı ve implant 

başarısında etkili klinik faktörlerin analizinde yaygın olarak 3- Boyutlu Sonlu 

Elemanlar Analiz Yöntemi kullanılmaktadır (El-Anwar ve ark., 2014). 

Çalışmamızda 4 farklı kompozit içerikli CAD/CAM bloğun Katana Zirconia 

STML blok ile karşılaştırılarak mandibular molar bölgede tek üye implant üstü 

restorasyon için uygunluğu analizinde 3- Boyutlu Sonlu Elemanlar Analiz Yöntemi 

kullanılmıştır.  

3- Boyutlu Sonlu Elemanlar Analiz Yönteminde kemik ve seramik gibi kırılgan 

materyaller için max. ve min. asal gerilimler, metaller gibi çekilebilir materyaller için 
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ise Von Misses stres değerleri kullanılabilmektedir. Max. asal gerilim çekme 

gerilimini, min. asal gerilim baskı (sıkışma) tip gerilimi, Von Mises ise tüm yapıda 

oluşan stres değerlerini ifade etmektedir ( Misch , 1999). 

Sevimay ve ark yaptıkları çalışmada daha rijit ya da elastik materyal 

kullanımının kemik dokuda stres dağılımı ve miktarını etkilemediğini, dayanak ve 

krondaki stres dağılımını ve lokalizasyonunu etkilediğini bildirmiştir (Sevimay ve 

ark., 2005). 

Çalışmamızda modelin genelinde görülen benzer stress dağılımlarının aksine; 

kron abutment bağlantı bölgesindeki stress dağılımlarında farklılıklar 

gözlemlenmiştir. Bağlantı bölgelerinde, her iki yükleme senaryosunda da (vertikal ve 

oblik), lokal stress birikimi olduğu tespit edilmiştir.  

Poisson oranları eşit olan kron malzemeleri için gerçekleştirilen analizlerde, 

kron-abutment kontakt bölgesinde oluşan maksimum Von Mises stress değeri kron 

elastik modülüyle ters orantılı olarak sıralanmıştır. Elastik modülü, abutment 

malzemesi olan titanyum ile en yakın değere sahip Katana zirconia kron modelinde 

minimum Von Mises değeri; 8000 Mpa değeri ile en düşük elastik modüle sahip 

Cerasmart kron modelinde maksimum Von Mises değerleri gözlemlenmiştir. 

Bu durum şöyle açıklanabilir: Kron-abutment kontağında malzeme elastik 

modüllerine bağlı değişen lokal direngenlik, abutment üzerindeki deplasman 

değerlerinde farklılık oluşmasına sebebiyet verip stress dağılımını etkilemiştir. Bu 

bölgeden uzaklaşıldığında, kron malzemesi dışında tüm malzeme değerleri aynı olan 

modellerin global direngenlikleri benzer olduğundan stress dağılımları da aynı 

kalmaya devam etmiştir. Bu nedenle streslerdeki farklılık lokal olarak abutment 

üzerinde yoğunlaşmıştır. Kemik dokuda ki oluşan stres miktarına etki etmemiştir.  

Wang ve arkadaşları 2002 yılında yayınlanan çalışmalarında buna paralel, 

implant üstü tek kronda farklı protez materyallerinin (altın alaşımı, rezin ve porselen) 
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kemik dokudaki yük dağılımında anlamlı bir etki oluşturmadığını bildirmiştir. Yazar 

bu durumu, farklı kron materyallerinin yük altındaki yer değiştirmelerinin farklı 

olmasına rağmen, dayanak-implant ara yüzeyi ve ardından implant-kemik ara 

yüzeyine aktarılan toplam enerjinin benzer olması ile açıklamıştır (Wang ve ark., 

2002). 

De Kok ve arkadaşları 2015 yılında yayınlanan çalışmalarında, farklı seramik ve 

kompozit rezinler kullandığı implant üstü kronların kırılma dayanımını kıyasladığı 

çalışmasında, bu materyallerden E.max (monolitik) ve kompozit rezinin 3- Boyutlu 

Sonlu Elemanlar Analiz Yöntemi ile analizini yapmıştır. Analiz sonucunda, dayanağın 

koronali ve kron-yük uygulayıcı uç arasında en yüksek baskı (sıkışma) gerilimi 

oluşurken, en yüksek çekme geriliminin ise dayanak koronalinin hemen yanı ve fissür 

bölgesinde oluştuğu gözlemlenmiştir (De Kok ve ark., 2015).  

Bizim çalışmamızda en yüksek gerilimler dik yüklemede; kortikal kemikteki 

asal gerilme değerleri, kemiğin mesiobukkal tarafında en yoğun biçimde oluştuğu 

gözlenmiştir. İmplantların boyun bölgesindeki kemiğin mesiobukkalinde minimum 

asal gerilme (sıkışma) değerlerinin en yüksek olduğu görülmüştür. Oblik yüklemede 

ise; kortikal kemik maksimum asal gerilme değerleri incelendiğinde, streslerin 

implantların boyun bölgesini çevreleyen kortikal kemiğin mesiobukkal tarafında 

dağıldığını, implantların boyun bölgesindeki kemiğin lingualinde minimum asal 

gerilme değerlerinin en yüksek olduğu görülmüştür. İmplantlarda elde edilen en 

yüksek Von Mises gerilme değerlerine bakıldığında ise; en yüksek değerler implantın 

koronalindeki en üst yivlerin iç kısmına doğru oluşmuştur. 

Oblik kuvvet uygulanan modellerdeki kortikal kemikteki minimum ve 

maksimum asal gerilme değerleri (MPa) sırasıyla -89,2 ve 26,3 MPa olarak 

hesaplanmıştır. En yüksek Von Mises değeri ise implant ve abutment birleşim yerinde 

476 MPa olarak elde edilmiştir. 

Güngör ve Yılmaz 2016 yılında yayınlanan çalışmalarında, zirkonya ve 

titanyum implantlara, lityum disilikat ve zirkonya restorasyonlar uygulamıştır. 3- 
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Boyutlu Sonlu Elemanlar Analiz Yöntemi sonucunda, implant materyalinin stres 

dağılımını değiştirdiği, restoratif materyalin ise kemikteki yük dağılımına etkisi 

olmadığını belirtmişlerdir. Restorasyonlar değerlendirildiğinde ise zirkonya kor 

yapıda daha yüksek stres birikimi olduğunu bildirmiştir (Bankoglu ve ark., 2016). 

Zheng ve ark.’ da buna paralel, aynı üst yapı porselenini farklı kor yapılara uyguladığı 

3- Boyutlu Sonlu Elemanlar Analiz Yöntemi çalışmasında, zirkonya restorasyonlarda, 

kor ve üst yapı arasındaki stres birikiminin altın alaşımı veya lityum disilikat kora 

kıyasla daha yüksek olduğunu bildirmiştir (Zheng ve ark., 2012). Bu durum üst yapı 

porseleninin elastisite modülü azaldıkça kor üzerinde stres birikiminin artmasıyla 

ilişkilendirilmiştir (Bankoglu ve ark., 2016). Bizim çalışmamızda da bu tersine etki 

kron materyali ile abutment arasında tespit edilmiştir. 

Eskitaşçıoğlu ve ark, 1’den 3’e kadar artan sayıda noktadan yük uygulamanın 

implant üstü kron ve destekleyici kemikte oluşturduğu etkiyi 3- Boyutlu Sonlu 

Elemanlar Analiz Yöntemi ile analiz etmiş, 2 veya 3 noktadan yük uygulamanın kron 

üzerindeki stresi artırdığını ancak kemiğe iletilen yükü azalttığını vurgulamıştır. 

Sentrik ilişkide üç noktadan daha az temas olmaması gerektiği belirtilirken 

(Eskitascioglu ve ark., 2004), çalışmamızda bu tripod okluzal kontağı sağlayarak 

klinik koşulları yansıtmak ve aynı zamanda kırılma dayanımı testindeki uygulama 

alanını da simüle edebilmek için kron merkezinden (El-Anwar ve ark., 2014), üç 

noktadan 100 N’dan, toplam 300 N’luk yük uygulanmıştır.  Kron merkezinin tercih 

edilme sebebi ise; vertikal yüklerin implant uzun aksı boyunca uygulanmasını (El-

Anwar ve ark., 2014), bu sayede en ideal kuvvet iletimi ve implant içi eğilme 

momentlerini azaltmak için önerilmesidir (Bedi ve ark., 2015). 

Ayrıca analizde kullanılan kronun geometrik formu tüm molar kronlar için aynı 

olmayacağı gibi bu modele spesifik bir stres dağılımı göstermiş olabilir. Bu nedenle 

de okluzal yüzeydeki küçük değişikliklerle dahi stres dağılımında değişiklik 

gözlenebilir (Sevimay ve ark., 2005). Ancak çalışmamızda, kırılma dayanımı 

uygulanan farklı grupların, implanta ve kemiğe ilettikleri yükü kıyaslamak 

amaçlandığından bu durum göz ardı edilmiştir. Bir diğer limitasyonda, modellenen 

tüm yapıların homojen, izotropik ve lineer elastiklikte kabul edilmesidir. Ancak 
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kemiğin kortikal tabakası homojen olmadığı gibi enine izotropiktir. Kemik-implant 

ara yüzeyi %100 osseointegre kabul edilmiş (Perez-Pevida ve ark., 2016), olsa da 

klinik durumlarla tam uyuşmamaktadır (Liu J ve ark., 2013). 

Ayrıca elastisite modulü ve poisson oranı da sabit tutulmuş (Della ve ark., 2013), 

ve siman tabakası da analizde dikkate alınmamıştır (Sevimay ve ark., 2005). Tüm bu 

limitasyonlar nedeniyle 3- Boyutlu Sonlu Elemanlar Analiz Yöntemi sonuçları 

dikkatle yorumlanmalıdır (Liu ve ark., 2013). 

Destekleyici kemik, implanta iletilen yükün yönü ve büyüklüğünden 

etkilendiğinden veneerleme materyalinin stres dağılımı üzerindeki etkisi oldukça 

önemlidir. Çünkü gelen okluzal yükler dağılmazsa osseointegrasyonun bozulmasına 

yol açabilmektedir (Santiago ve ark., 2013). Yaptığımız analizde diğer çalışmalarla 

uyumlu şekilde, kemikte krestal bölgede, implant boynu hizasında streslerin 

yoğunlaştığı görülmektedir (Papavasiliou ve ark., 1997). İmplant üzerindeki stres 

birikimi kıyaslandığında monolitik restorasyonlarda daha düşük miktarda stres 

birikimi görülmesi de bu durumu destekler niteliktedir. Monolitik tasarımda stresler 

seramik üzerinde yoğunlaştığından, implanta ve nihayetinde kemiğe daha az 

iletilmektedir.  

     Protetik her bir komponentte (abutment, implant, vida) restoratif malzemeler 

değişmesine rağmen yapılan analizler sonucunda aynı stress değerleri elde edilmiştir. 

Bu durumun oluşması çalışma öncesinde de beklenilen bir durumdur çünkü aynı 

geometrik yapı üzerine aynı kuvvet uygulandığı takdirde fiziksel yapıda aynı değer 

stressler oluşur. Bizim burada esas değerlendirmek istediğimiz konu ise oluşan 

stresslerin güvenli sınırlar içinde kalıp kalmadığıdır. Herhangi bir protetik 

komponentte oluşan Von Mises stresleri materyal için uygun sınırlar içinde kalıyorsa 

bu durum güvenli alanda olduğunu gösterir. 

Çalışmamızda Oblik yüklemeler altında periferal kemikte ve protetik 

komponentlerde daha yüksek stres değerleri gözlenmiştir. Değişen implant üstü 
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restorasyon malzemelerine rağmen kemikte ve protetik yapılarda oluşan streslerde bir 

değişim gözlenmemiştir.  

Kaleli ve arkadaşlarının 2017’de yaptığı çalışmanın sonuçlarında, tüm restoratif 

kron materyallerinin ve özelleştirilmiş abutment materyallerinin implantlarda ve 

periferik kemikte stres dağılımı açısından benzer biyomekanik davranışa sahip 

olduğunu ortaya koymuştur. Onların çalışmasında da PEEK özelleştirilmiş 

abutmentlerle desteklenen polimer infiltre hibrit seramik kronların implantlarda ve 

periferik kemikte uygun stres değerleri üreteceği hipotezi reddedilmiştir. Yaptıkları 

çalışmada implantta, vidada, abutmentta ve kemikte oluşan stressler bu yapıların nihai 

dayanımı (ultimate strength) ve akma dayanımı (yield stength) değerlerinin altında 

bulunmuştur. Bizim çalışmamızda da hem tüm protetik parçalarda hem de kemikte 

oluşan stressler maksimum değerlerin altında bulunmuştur. 

Von Mises gerilim değeri, bir titanyum implantın akma dayanımı olan 485 

MPa'yı aşmamalıdır, çünkü bu değer aşıldığında problemler meydana gelebilir (Akça 

ve İplikçioğlu, 2002). Çalışmamızda hiçbir modelde 485 MPa’nın üzerinde bir Von 

Mises gerilim değeri gösteren bir protetik komponent bulunmamaktadır. En yüksek 

gerilim oblik yükleme esnasında implantın koronal bölgesindeki yivlerde 

gözlenmiştir. Bu değer 476 MPa olarak analiz sonuçlarından elde edilmiştir. Ayrıca, 

kortikal kemiğin nihai gerilme (100 MPa) ve sıkıştırma (173 MPa) dayanım limitleri 

(Akça ve İplikçioğlu, 2002) hiçbir modelde aşılmamıştır. Yapılan analizler sonucunda 

kortikal kemikteki maksimum asal gerilme değeri 26,3 MPa minimum asal gerilme 

değeri ise -89,2 MPa olarak hesaplanmıştır. 

Çalışmamızda implant vidasına torklamadan kaynaklı 522 N’luk bir ön gerilme 

(öncül yük) yapısal analizin ilk yük adımı olarak çözüme dahil edilmiştir. Öncül yük 

uygulama birçok Sonlu Elemanlar Analiz çalışmalardında gözardı edilen bir 

uygulamadır. Daha gerçekçi bir sonuç elde etmek adına çalışmamızda uygulanmıştır. 

Bu işlem özellikle vida gibi protetik komponentlerde oluşam gerilimi arttırmaktadır 

ama tork kuvveti uygulanmasına rağmen çalışmamızda hiçbir komponent implantın 
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akma dayanımı olan 485 MPa’yı geçmemiştir. Bu bize kullanılan malzemelerin 

güvenli alan içerisinde kaldığını gösterir. 

Çizelge 4.2. Titanyum ve alaşımlarının mekanik özellikleri  

Materyaller Elastik modül Akma dayanımı 
(MPa) 

Nihai güç 
 [Mpa] 

Nihai gerginlik 
 [%] 

Saf Ti - Derece 1 
 102.7 170 240 24 

Saf Ti - Derece 2 
 102.7 275 345 20 

Saf Ti - Derece 3 
 103.4 380 450 18 

Saf Ti - Derece 4 
 104.1 485 550 15 

Tİ-6al-
4V(Tavlanmış) 

 
110-114 825-869 895-930 6-10 

Ti-6aAl-7Nb 114 880-950 900-1050 8-15 

“Mechanical properties of titanium,” FEPPD, European and International Federation of Dental 
Technician Laboratory Owner. [Online]. Available: http://www.feppd.org/ICB-
Dent/campus/biomechanics_in_dentistry/ ldv_data/mech/basic_titanium.htm. [Accessed: 23-Dec-
2010].  

Kaleli ve arkadaşlarının 2017’de yapmış olduğu çalışmada da, hiçbir implant 

modeli 550 MPa'nın üzerinde bir von Mises gerilim değeri göstermemiştir. 

İmplantlardan elde edilen en yüksek von Mises gerilim değeri yaklaşık 400 MPa’dir 

ve oblik yükleme altında oluşmuştur.  Bizim çalışmamızda da implantlarda oluşan en 

yüksek değer 476 MPa’dır. Ayrıca, kortikal kemiğin nihai gerilme (100 MPa) ve 

sıkıştırma (173 MPa) dayanım limitleri (Akça ve İplikçioğlu, 2002) hiçbir modelde 

aşılmamıştır. 

Bizim çalışmamızda, santral fossaya vertikal olacak şekilde 3 noktadan 100’er 

N olacak şekilde toplamda 300N kuvvet uygulanmıştır. Oblik kuvvetler ise 3 

tüberkülün tepe noktalarından 45 derecelik eğim ile 50’şer N olacak şekilde toplamda 

150 N’luk bir kuvvet uygulanmıştır. Vertikal kuvvet uygulanımı esnasında kronda 

oluşan stresler daha fazla gözlenmiştir. Bunun sebebi ise yüklerin direkt kron 

üzerinden uygulanmasından kaynaklanmaktadır. İmplant, abutment, vidada ise oblik 

kuvvet uygulandığı esnasında daha fazla stres oluşumu gözlenmiştir.  
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Kaleli ve arkadaşlarının yaptığı çalışmada da benzer sonuçlar alınmıştır. Onların 

çalışmlarında, uygulanan toplam dikey yük; bukkal ve palatal tüberküllere bölündüğü 

ve oblik yük doğrudan palatal tüberküllere uygulandığı için dikey ve oblik yüklerin 

şiddetleri eşit değildir (de Faria Almeida ve ark., 2014).  Ayrıca, eğimli gelen yüklerin 

periferik kemik ve protez bileşenlerinde stres değerlerini artırdığı bildirilmiştir 

(Takahashi ve ark., 2015). 

Esneklik modülü olarak da bilinen Young modülü, bir malzemenin davranışını 

belirleyen önemli faktörlerden biridir (Della Bona ve ark., 2014). Reçine-matris 

seramikler, çoğu seramik malzemeye kıyasla düşük düzeyde bir esneklik modülü 

sunar (De Kok ve ark., 2015). Duan ve Griggs 2015 yılında yayınlanan çalışmalarında; 

lityum disilikat seramik ve reçine nanoseramik CAD-CAM kronlardaki gerilme 

dağılımını karşılaştırmış ve reçine nanoseramik kronların dikey yükleme altında daha 

düşük gerilim değerleri gösterdiğini bildirmişlerdir. Bizim çalışmamızda in vitro 

olarak yapılan 3 nokta eğme testlerinin sonucunda kompozit içerikli CAD/CAM 

blokların zirkonya bloktan daha düşük elastisite modülüne sahip oldukları 

çalışmamızın ilk bölümünde bulunmuştur fakat yapılan sonlu elemanlar analizi 

sonuçlarında implant üstü restorasyon materyalinin değişiminin gerilim değerlerine 

etkisi olmadığı görülmüştür. 

Sevimay ve arkadaşlarının 2005 yılında yayınlanan çalışmalarında; implantlarda 

ve periferik kemik yapısında farklı protez materyalleri kullanımının stres dağılımına 

etkisi değerlendirilmiş ve protez materyallerindeki değişikliğin çok büyük farklılıklara 

yol açmadığını veya stres paternleri üzerinde sadece küçük bir etkisi olduğunu 

bildirmiştir (Wang ve ark., 2002). Ayrıca Bassit ve arkadaşları, in vivo çalışmalarında 

bu sonuçları desteklemiştir. Wang ve arkadaşları 2002 yılında yayınlanan 

çalışmalarında, implant-kemik arayüzüne aktarılan toplam enerjinin benzer olduğunu, 

ancak farklı materyallerden yapılan restoratif kronların farklı miktarlarda yer 

değiştirme gösterebileceğini belirtmiştir. Bizim çalışmamızda da benzer biyomekanik 

tepkiler gözlemlenmiştir. Reçine-matris seramikler şok emici malzemeler olarak 

önerilmiş olsa da (Fasbinder ve Neiva, 2016) implantların ve periferik kemiğin stres 

konsantrasyonlarında azalma gözlenmemiştir.  
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5. SONUÇ VE ÖNERİLER 

 İmplantüstü restorasyonların yapım aşamasında materyal seçiminde hedef 

çiğneme kuvvetlerinin; restorasyonları taşıyan implanta, komponentlerine ve krestal 

kemiğe hem daha az hem de daha homojen olarak iletilmesidir. Yani restorasyon 

materyalinden bir miktar kuvveti absorbe etmesi beklenir.  

Son yıllarda yapılan bazı çalışmalarda ve bizim çalışmamızda gösterildiği gibi 

aslında kron materyalinin farklılığı her ne kadar direkt temasta bulunduğu implant üst 

destek yapısı yani abutment üzerinde farklı stresler oluştursa da implant ya da kemiğe 

iletilen kuvvetin miktarı üzerinde etkili olamamaktadır. Kuvvetin dağılımında ise 

indirekt olarak daha etkilidir. 

Çalışmamızda incelediğimiz ve global piyasaya yeni sunulmuş olan kompozit 

içerikli 4 farklı CAD/CAM bloklarda, implanta iletilen kuvvet miktarında sayısal 

anlamda olumlu bir etkide bulunamamış ve kontrol grubu olan zirkon esaslı blok ile 

benzer sonuçlar göstermiştir. 

Ancak 4 yeni CAD/CAM blok ve kontrol grubu olan zirkon blok; tüm yükleme 

koşulları altında kemik ve implant materyalinin kritik sınır değerlerine ulaşmamıştır 

ve güvenli stres alanı değerleri içinde kalmıştır. Bu yönden bakıldığında ve zirkon 

materyalinin yüksek kırılganlık özelliği ve zamanla yaşlanabilirliği göz önüne 

alındığında; yeni çıkan bu materyallerin monolitik yapıları ve yüksek dayanım 

özellikleri ile implantüstü restorasyonlar için iyi birer alternatif olabilecekleri 

düşünülmektedir. 

Bu yeni materyallerin güvenle kullanılmaları için birçok farklı in vitro ve in vivo 

test ve uzun süreli takiplerinin yapılması gerekliliği göz ardı edilmemelidir. Bu 

materyallerle ilgili uzun dönem klinik başarısını tespit edebilecek yeni çalışmaların 

yapılması önerilmektedir. 
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Sonuçları özetlersek; 

1-Tüm modellerde oblik yükler altında daha yüksek stres değerleri elde 

edilmiştir. 

2-İmplant üstü restorasyon materyalinin değiştirilmesi implant ve periferal 

kemikteki stres değerlerini çok etkilememiştir. 

3-Abutment materyali olan titanyum alaşımına daha yakın elastisite modülüne 

sahip restoratif materyalin kullanımı abutment-kron bağlantı bölgesinde daha az stres 

oluşumuna sebep olmaktadır. 

4-Piyasaya yeni çıkmış olan kompozit içerikli 4 farklı CAD/CAM blok yapılan 

analizler sonucunda güvenli alanda kalmıştır. 
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ÖZET  

Posterior İmplant Üstü Kronlarda Cad/Cam Kompozit ve Zirkonya Blokların 
Mekanik Özelliklerinin Üç Nokta Eğme Testi ve Sonlu Elemanlar Analizi ile 
Değerlendirilmesi 

İmplant üstü restorasyonlarda ideal materyali bulmaya yönelik çalışmalar devam 
etmektedir. Bu arayış çalışmacıları yeni ürünleri bulmaya ve onları geliştirmeye 
sürüklemektedir. Çalışmamız da piyasaya yeni çıkmış olan 4 adet kompozit içerikli 
CAD/CAM bloklar ile uzun süredir piyasada olan bir zirkonyum bloğun 
karşılaştırılması amaçlanmıştır. Bu 5 malzemenin malzeme esneklik değerleri 3 nokta 
eğme testi ile incelenerek elastisite modülleri tespit edilmiştir. CAD modeller 
hazırlandıktan sonra 2 farklı (oblik, vertikal) yükleme senaryosu hazırlanmış ve 
hazırlanan modeller ile 3 Boyutlu Sonlu Elemanlar Analizi gerçekleştirilmiştir. Elde 
edilen bulgular ışığında implant üstü restorasyonlarda malzemenin elastik modülünün 
değişmesinin implant ve periferal kemiğe iletilen streslerde değişime sebep olmadığı 
gözlenmiştir. Önemli bir farklılık ise abutment-kron bağlantı bölgesinde tespit 
edilmiştir. Abutment malzemesi olan titanyuma en yakın elastik modül değeri gösteren 
malzemenin abutment kron bağlantı bölgesinde minimum Von Mises stresi gösterdiği 
tespit edilmiştir. Piyasaya yeni sürülen bu 4 kompozit içerikli CAD/CAM blok molar 
bölgede tek üye implant üstünde yapılan analizler içerisinde güvenli bölgede kalmıştır. 

Anahtar Sözcükler: 

Dental implant, CAD/CAM blok, 3 nokta eğilme testi, elastisite modülü, 3-Boyutlu 
Sonlu Elemanlar Analizi. 
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SUMMARY 

Evaluation of Biomechanic Properties of Composite-Based and Zirconia 
CAD/CAM Blocks by 3-Point Bending Test and 3-D Finite Element Analysis in 
Posterior Implant Supported Crowns. 

Studies are ongoing to find the ideal material in implant supported restorations. 
This pursuit drives the researchers to find and to develope new products. The goal of 
this study is to compare 4 composite-based CAD/CAM blocks with a zirconium block 
that has been in the market for a long time. The elasticity charecteristics of these 5 
materials were realized with the 3 point bending test. After the CAD models were 
made, 2 different (oblique, vertical) loading scenarios were prepared. 3D finite 
element analysis was performed with the prepared models. In the light of the results, 
it was observed that the change in the elastic modulus of the material in the implant 
restorations did not cause any change in the stresses transmitted to the implant and 
peripheral bone. An important difference was detected in the abutment-crown junction 
area. It was determined that the material showing the closest elastic modulus value to 
titanium, which is the abutment material, showed minimum Von Mises stress in the 
abutment- crown joint area. These 4 composite CAD/CAM blocks, which have just 
been put on the market, remained in the safe zone within the molar region, during the 
analysis performed on a single-unit implant. 

 
Key words: 

Dental implant, CAD/CAM block, 3-point bending test, elastic modulus, 3-
Dimensional Finite Element Analysis (FEA). 
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	1.3. Dental İmplant Sınıflaması
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	1.17.1. Yapının Modellenmesi ve Elemanlara Bölünmesi
	1.17.2. Analiz Verilerinin Yüklenmesi
	1.17.3. Analizin Çözümlenmesi
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