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OZET

BRUKSIZMLI HASTALARDA PEEK, ZIRKONYUM VE TITANYUM DENTAL
IMPLANT MATERYALLERININ D1-D4 KEMIK DENSITELERINDE
OLUSTURDUKLARI STRES DAGILIMLARININ SONLU ELEMANLAR
METODU iLE INCELENMESI

Amag: Dis hekimliginde SEA (Sonlu elemanlar analizi) ile yapilan ilk ¢aligma
Ledley ve Huang tarafindan 1968 yilinda dislerin tizerine gelen kuvvetlerin stres analizidir.
Bu tarihten ginimiize kadar bu yontemin dis hekimliginde kullanimi SEA’nin gerilme
analizi ve stres analizi 6l¢timlerinde en uygun yontem olarak gorilmesi sebebiyle
yayginlagmistir. Bu calismanin amaci bruksizmli hastalara uygulanan dental implant
tedavisinde alternatif olarak kullanilabilecegi diisiintilen poli eter eter keton (PEEK) ve
zirkonya materyalleri ile altin standart olan titanyum materyalinin, implantta ve ¢evre
kemikte olusturdugu stresleri ve yorulma analizleri, sonlu elemanlar metodu ile

kiyaslayarak degerlendirilmesi amaglamistir.

Materyal ve Metot: Bu ¢alismada, tek dis eksikliginde mandibulada olusturulan D1
ve D4 tip alveol kemigi modellerine titanyum, PEEK ve zirkonyum implantlar
tasarlanmistir. implantlar iizerine titanyum, PEEK ve Zirkonya abutmentler secilerek 20
ayr1 model olusturulmustur. Kuronlarin bukkal tiiberkiil egimlerine implantin uzun aksiyla
dik ve 30°ag¢1 yapacak 500 N oblik ve 1000 N vertikal kuvvet uygulanmistir. Sonlu

elemanlar stres analizi ile olusan stres degerleri ve yorulma analizi hesaplanmistir.

Bulgular: D1 kemikte olusan stres degerleri D4 kemikte olusan stres degerlerinden
daha diisiik bulunmugtur. Oblik kuvvet uygulanan modellerde hem D1 hem de D4 kemik
densitesinde daha yiiksek stres degerleri gostermistir. Von Mises stres degeri en yiiksek
zirkonya materyalinin kullanildig1 modellerdedir. PEEK materyalinde olusan Von Mises
stres degeri materyalin dayanim smirmi (Ultimate strength, Sy ) astig1 i¢in basarisiz kabul
edilmistir. Zirkonya materyali ise yiiksek akma dayanimina (Yield strength, Sy) sahip

olmasi sebebiyle diger materyallere goére daha bagarili bulunmustur.

Sonug: Zirkonya abutment kullanilan tiim modellerde hem kemikteki asal stres

degerlerinde hem de dental implantlardaki Von Mises stres degerinde azalma goriilmiistiir.
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Oblik kuvvetlerde dahi titanyum implant {izeri zirkon abutment uygulamasinin stres
dagilimma etkisinin olumlu olmasi sebebi ile bruksizm hastalarinda bu materyallerin

kullanilmasinin dongiisel kuvvetlerde daha uzun 6miire sahip olacagi belirtilebilir.

Tiitanyum implant ve titanyum abutment modelinin bruksizmli hastalarda daha
guvenli oldugu distiniiliirken yapilan yorulma analizi sonucunda titanyum materyaline
gore zirkonyanin tekrarlanan kuvvetler karsisinda daha basarili sonug verdigi akilda

tutulmalidir.

Anahtar Kelimeler: Dental Implant, Titanyum, PEEK, Zirkonya, Sonlu

Elemanlar, Yorulma Analizi

vii



ABSTRACT

FINITE ELEMENT ANALYSIS OF STRESS DISTRIBUTION OF PEEK,
ZIRCONIA AND TITANIUM DENTAL IMPLANT MATERIALS ON D1-D4 BONE
DENSITIES IN PATIENTS WITH BRUXISM

Objective: The first study using finite element analysis (FEA) in dentistry was the
stress analysis of forces on teeth by Ledley and Huang in 1968. The use of this technique
in dentistry has become widespread day by day. The aim of this study was to evaluate the
stress and fatigue analysis of PEEK and zirconia materials, a potential alternative to

titanium in dental implants for bruxic patients, using finite element analysis.

Materials and Methods: In this study, titanium, PEEK and zirconium implants
were designed for D1 and D4 type alveolar bone models were designed in the mandible in
single tooth deficiency. Titanium, PEEK and Zirconia abutments were selected on the
implants and 20 different models were created. An oblique force of 500 N and a vertical
force of 1000 N were applied perpendicular and 300 angle with the long axis of the
implant. Stress values were calculated by finite element stress analysis and lifetimes were

calculated by fatigue analysis.

Results: The stress values in D1 bone were lower than the stress values in D4 bone.
Oblique force models showed higher stress values in both D1 and D4 bone densities. The
highest Von Mises stress value was found in the models using zirconia material. The Von
Mises stress value of PEEK material was considered failed because it exceeded the
ultimate strength limit of the material (Ultimate strength, Su). Zirconia material was
considered more successful than other materials due to its high yield strength (Yield

strength, Sy ).

Conclusion: In all models using zirconia abutments, both the principal stress
values in the bone and the VVon Mises stress value in the dental implants were
decreased.Because the effect of zirconia abutments on titanium implants on stress
distribution in oblique forces is favourable, it can be concluded that the use of these
materials in bruxism patients will have a longer life in cyclic forces. While titanium

implant and titanium abutment model is thought to be more safe in patients with bruxism,
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it should be remembered that zirconia gives more successful results against cyclic forces

compared to titanium material as a result of fatigue analysis.

Keywords: Dental Implant, Titanium, PEEK, Zirconia, Finite Element, Fatigue Analysis



1. GIRIS ve AMAC

Guniumuzde teknolojik gelismelerin 1s1ginda dental implantlar parsiyel ve total dis
eksikliklerinin rehabilitasyonunda onemli bir tedavi alternatifi haline gelmistir. Bu yiizden
implant tedavisinde basar1 oranmi arttrmak igin tedavi prensiplerinde ¢ok cesitli
diizenlemeler ortaya konulmustur. Implantlarm dizaym ve yiizey ézellikleri, dissiz bolgelere
yerlestirilecek ideal ¢ap, boy ve sayida implant kullanimi, implantlara gelen yuklerin en
uygun sekilde dagilimi ve implant Ust yapisina uygun materyal se¢imi gibi konularda en

ideal tasarim1 yakalayabilmek i¢in arastirmalar hala devam etmektedir.

Cigneme kaslarinin gece ve/veya gun boyu surdugi aktiviteyle meydana gelen
bruksizm, tekrarlayan dis gicirdatmalar1 ve/veya dis sikmalar1 olarak tanimlanmaktadir
(1,2). Toplumda biiyiik oranda goriliyor olmasina ragmen hastalar bu aliskanliginin
farkinda degildirler. Bruksizm durumunda kas kuvvetinde artisa bagl olarak dislere gelen
okliizal kuvvetler artmaktadir. Bruksizme bagli artan okliizal yiiklerden dolay1 bireylerde
temporomandibular eklem sorunlari, dislerde asinmalar, restorasyon kiriklar1 ve dislerde
periodontal destek kaybi gibi sorunlar ortaya ¢ikmaktadir (3). Bruksizm durumunda olusan
bu sorunlara ilaveten bruksizmli bireylerde implant uygulamalarinda ekstra ozen
gosterilmesi gerekmektedir. Asir1 oklizal yiikleme ve lateral kuvvetlerin etkisi sonucunda

implant ¢evresinde kemik kaybi1 olabilmektedir (4).

Implant uygulamasi bruksizmli bireylerde smirlayici risk faktdrii olarak kabul edilse
de kesin bir kontrendikasyon olarak gorialmemektedir (5,6). Bruksizmi olan hastalarda
dental implant uygulamalarmda uzun donem basariy: etkileyen faktorlerden biri implantin
capidir. Yapilan ¢alismalarda ¢apm artirilmasi ile mekanik kuvvetler sonucunda olusan
yorulmanin ve 6zellikle bukme kuvvetlerinin etkili bir sekilde azaldigi bildirilmistir (6,7).
Farkli implant c¢aplarmin gerilmeler uzerindeki etkinliginin arastirildigi bir ¢alismada

implant ¢apinin 2 kat arttirilmasi sonucunda kirilma dayaniminimn 16 kat arttigi bildirilmistir
(8).

Sonlu elemanlar stres analizi yontemi dental implantoloji ¢alismalarinda siklikla
tercih edilen ve in vivo sartlarda olgtilmesi gii¢ olan kemik-implant-tst yap1 sistemine ait
gerilmelerin olgtilmesinde givenilirligi olan bir yontemdir (9). Stres analizinde amag
istenilen modelin gercekte var olan modele mumkun oldugunca benzemesidir. Bununla
beraber sonlu elemanlar stres analizi yontemi gercekte organizma tzerinde etkili olan

kuvvetleri siddet, yon ve tip olarak taklidini mumkiin kilmaktadir (10).



Bu tez ¢alismasinda; dental implant materyaline alternatif olarak kullanilabilecegi
distinilen poli eter eter keton (PEEK) ve zirkonya materyalleri ile altin standart olan
titanyum materyalinin, implantta ve c¢evre kemikte olusturdugu stresleri ve yorulma
analizleri, sonlu elemanlar metodu ile kiyaslayarak degerlendirilmesi amaglamistir. Bu
amagla mandibulada olusturulan D1 ve D4 tip alveol kemigi modelleri tzerinde farkli
implant ve abutmentlerin materyallerinin, farkli okluzal yukler altinda kortikal ve spongioz

kemikte olusturduklar1 stres degerleri ve yorulma analizi karsilastirmali olarak incelenmistir.



2. GENEL BILGILER

2.1.Dental implant

2.1.1. Dental iImplantin Tanim ve Tarihsel Gelisimi

Dental implantlar, hastanin gesitli nedenlerle kaybettigi dislerin eksikliklerini
gidermek, dis ve ¢evre dokularda meydana gelen kayiplari tedavi etmek amaciyla sabit veya
hareketli protezler i¢cin mukoza veya periost altina yerlestirilen, kemik icinden ya da
uzerinden proteze destek ve retansiyon saglamak i¢in kullanilan alloplastik materyallerdir
(11-13). Ayrica, Uluslararasi standartizasyon kurumu (ISO) dental implant1; “mandibula ya
da maksillada protetik uygulamaya destek saglayacak, cerrahi olarak yerlestirilmis

materyal” seklinde tanimlamistir (14).

Dis kaybi, hem fizyolojik hem de psikolojik olarak insanoglunu etkileyen bir
durumdur ve tarih boyunca dis kayiplarini telafi etmenin yollar1 aranmistir (15). Ik olarak
tam dissiz hastalarm tedavisinde kullanilan implantlar ilerleyen zamanlarda elde edilen
basarili sonuglar neticesinde bir¢ok alanda kullanilmaya baslanmis ve zaman igerisinde her

turla dis eksikliklerinde kullanilabilen bir tedavi se¢enegi haline gelmistir (16).

Dental implantlarin uygulanmalar1 konusunda ilk ugraslarin M.O 6000’li senelerde
Orta Amerika’da Mayalar tarafindan gerceklestirildigi bilinmektedir. Arkeolojik kazilar
sonucunda st ¢ene ve alt geneye deniz kabuklari, taslar, tahta parcalar1 ve metallerin
implante edildigi kafa kemiklerine rastlanilmistir. IKinci yiizyildan itibaren de hayvanlarin
veya insanlarin disleri yerlestirilmistir. 1800’lerin basinda Magglio ¢ekimleri yeni yapilmis
soketlere altindan hazirlanan dis kokleri yerlestirmistir. 1930’larda vitalyumdan (Cr-Co-Mo
alasimi) implantlar hazirlanmistir. Hazirlanan bu implantlar uzun donemde basar1 gosteren

ilk implantlar olarak bilinmektedir (17).

Branemark ve ark. osseoentegrasyonun tanimini yaparak, 0sseoentegre olan
implantlarm tizerinde, uzun donemde gerceklestirilen ilk klinik arastirmay1 1970’ 1i yillarda
sunmustur (18). Osseoentegrasyon kavramiyla beraber, titanyum(Ti) implantlarm, birinci
kusak olan makineyle islenmis diiz yiizeye sahip implantlar, devaminda ise ikinci kusak olan
implantlar gelistirilmis ve yizey 6zellikleri tizerine ¢esitli arastirmalara baglanmustir (14,19).
Giinimuize kadar siirekli gelisim gosteren titanyum esashi dental implantlardan, implant

destekli protetik restorasyonlarda sik¢a faydalanilmaktadir (14).



2.1.2. Dental Implantlarin Simflandirilmasi
2.1.2.1.Kemikle Olan iliskilerine Gore Implantlar:
2.1.2.1.1. Endoosseoz (kemik i¢i) implantlar,

Endosseoz implantlar, alveol kemik tzerinde uygun frezlerle hazirlanan yuvaya
yerlestirilen implant taradiir. Kemigin iginde tutunmay1 saglayan implant govdesi ile proteze
desteklik saglayan implant dayanagindan olusmaktadirlar. Gintimiizde halen en yaygin

olarak kullanilan implant tiradur. Sabit ve hareketli protezlerde kullanilabilmektedirler (20).
2.1.2.1.2. Subperiostal implantlar,

Kemik tizerinde ve periosteumun altinda cergeve gibi seyrederek kemikten destek
alan implantlardir. Ik olarak Dahl tarafindan 1943’te uygulanmustir. Intraossedz
implantlarin uygulanmasinin zor oldugu ileri derece atrofik ¢enelerde kullanilabilen
subperiosteal implantlarda okluzal stresler dogrudan kemige iletilmektedir. Mukoza
uzerinden ol¢ii almarak kisiye 6zel hazirlanan subperiosteal implantlar daha Oncelerde
metalden dokim yapilarak tretilmekteydi. Teknolojinin ilerlemesiyle CAD/CAM teknigi
kullanilarak tomografi goruntileri tizerinden tretilen yeni nesil subperiosteal implantlar

tekrar gtindeme gelmistir (21).
2.1.2.1.3. Transmandibuler (transosseoz) implantlar

Mandibulay1 boylu boyunca gegen transosteal pinler ile mandibula bazisine uzanan
metal plaktan olusmaktadir. Ileri derecede atrofik mandibulalarda kullanilir ve ekstraoral

yaklasim ile uygulanmaktadir (22).

Endosteal Subperiosteal Transosteal
‘ﬁgy i A g g
,_\\\_‘ » ‘l:l *:”g ! i\L
Kemigin Iginde Kemik Boyunca

Kemigin Ustiinde
Sekil 1. Dental implant tipleri(20)



2.1.3. Dental implant materyalleri
2.1.3.1.Metaller ve alasgimlar

Dental implant sistemlerinin ¢ogu metal veya metal alasimlardan yapilmistir.
Bunlara ornek olarak; titanyum, tantalyum ve aliminyum alasimi, vanadyum, kobalt, krom,
molibden ve nikel metalleri gibi ornek verilebilir. Bu malzemeler genel olarak toplam
dayanimlarina bakilarak segilir. Restorasyonlarda siklikla kullanilan altin, platin gibi degerli

metaller ve bunlarin alagimlar1 dental implantlar i¢in daha az kullanilir (23).

Altm, palladyum, tantalyum, platin ve bu metallerin alagimlar1 da implant materyali
olarak kullanilmistir. Ancak bu materyaller inert olmadiklarindan ve ¢ok pahal

olduklarindan dolay1 giiniimiizde kullanilmamaktadir (24).

Gunumuzde implantlarm yapiminda en sik kullanilan materyaller titanyum ve
titanyum alasmmlaridir (25). Titanyumun diger implant materyallerinden farkli olarak
kemigin elastiklik modiiline daha yakin olmasi, kuvvet dagilimi agisindan daha avantajli ve
kabul edilebilir olmasini saglamaktadir (26). Saf titanyuma (CpTi) direnci arttirmak
amaciyla distk miktarda aliminyum ve vanadyum ilave edilmesiyle elde edilen Ti-6AIl-4V

(Ti-6 aluminum-4 vanadium) formu dental implantlarda en ¢ok kullanilan seklidir (27,28).

Amerikan Test ve Malzemeler Dernegi’nin titanyum smiflandrmasmna gore,
titanyum demir ve oksijen igerigine gore 5 gruba ayrilir. Tip 1, 2, 3, 4 saf titanyumu, tip 5
titanyum ise vanadyum ve aliminyum ile alasimi olan Ti-Al6-V4 materyalini temsil
etmektedir. Tip 1 titanyum saflik derecesi en yiiksek titanyum materyali iken, tip 4 titanyum
en yiiksek dayanima sahiptir. Tip 5 titanyum; vanadyum icermesi nedeniyle saf titanyum
tiplerine gore daha toksik olup, daha fazla iyon salinimina sebep olmaktadir. Titanyumun
saflik derecesi azaldik¢a, daha az kemik temas1 olusturdugu bilinmektedir. Dental implant

tretiminde genellikle Tip 2, Tip 4, Tip 5 titanyum materyalleri kullanilmaktadir (29).

Son yillarda tibbi ve dental biyomateryal olarak titanyumun kullanimi, titanyumun
mikemmel biyouyumluluk, korozyon direnci ve arzu edilen fiziksel ve mekanik
ozelliklerinden dolay1 buyiik dl¢tide artmigtir. Giiniimuizde, titanyum ve alagimlari, parsiyel
veya total olarak dissiz olan hastalarin tedavisinde dental implant materyali olarak altin
standart olarak kullanilmaktadir (14,19,30). Titanyumun dental implant olarak

kullanilmasindaki en onemli etken, yiizeyinde olusan oksit tabakasinin sert ve yumusak



dokularla direkt baglant1 kurabilmesidir (31). Titanyum dental implantlarin degerlendirildigi
10 senelik klinik calismalarda, basar1 oranlarinin %86-95 oldugu belirlenmistir (32—34).

Titanyum biyouyumlu bir malzeme olarak kabul edilir. Ancak son klinik raporlarin
is1ginda; kalp pillerinde, kalga protezlerinde, cerrahi Klipslerde veya osteosentezde,
titanyumla iliskili dermatit ya da granilomatoz reaksiyonlara sebep olmasi dolayisiyla,
titanyum kullanimu ile ilgili alerji konusunda tartigmalar vardir. Kronik olarak dustk seviyeli
metallere maruz kalma, zaman zaman metal hassasiyetine ve istenmeyen yan etkilere neden
olabilir. Yapilan bir klinik ¢alismada; tretici tarafindan Tip 1 yiiksek saflikta titanyumdan
(%99,64) yapildigi one surilen dental implantlarin, alerjik bir reaksiyona sebep oldugunu
ortaya koyuyor. Nadir durumlarda, bazi hastalarda dental implantlarda kullanilan

titanyumun alerjik reaksiyona neden olabilecegi anlasiimaktadir (35).

Korozyona direngli olmasma ragmen, bazi ¢alismalarda titanyum dental
implantlarin, ¢evre dokularda ve rejyonel lenf nodlarinda artmig titanyum konsantrasyona
sebep oldugu belirtilmistir ve ayrica titanyumun tiikiirik ile temasinda galvanik etkilerinin
oldugu bildirilmistir (36,37). Titanyum dental implant uygulamalarinda; periimplant
lezyonlara baghh kemik kaybi ve diseti g¢ekilmeleri durumunda, titanyumun metalik
renginden dolay1 gri yansimalara sebep olup, estetik olarak kritik bolgelerde olumsuz

sonuglar gosterebilir (36,38).
2.1.3.2.Seramikler

Dental implant arastirmalari, implantlarin estetik goranumiinii gelistiren ve ayni
zamanda yiiksek derecede biyouyumlu olan ve agiz boslugunda mevcut Kkuvvetlere
dayanabilen dis renginde implant materyalini kesfetmeye odaklanmustir. Ilk seramik dental
implant, 1970’1i yillarda ilk seramik dental implantlar, aliimina materyalinden tretilmistir
ve bu, yakin zamana kadar kullanilan tek seramik malzemeydi. Ancak, aliminanin disiik
kirilma direnci gibi bazi biyomekanik problemlerden dolay1 dental implant malzemesi olarak
kullanimi terkedildigi ve aliiminanin yerini ginimiizde dental implantlar igin titanyuma

alternatif tek seramik materyal zirkonya almistir (39).
Zirkonya dogada, zirkonyumdioksit (ZrO2) ve zirkon mineralleri olarak

bulunmaktadir. Oda sicakliginda monoklinik fazda olan saf zirkonya; 1170° C ve 23700 C
sicakliklar1 arasinda, daha yogun formu olan tetragonal faza ge¢mektedir. Zirkonyaya,

stabilizator oksitler ekleyerek, oda sicakliginda tetragonal fazda kalmasi saglanabilmektedir.



Zirkonyada olusan catlaklar ilerlerken seramik grenlerde olusan stres, ¢atlak
etrafindaki tetragonal taneciklerin monoklinik faza donismesine neden olmaktadir. Bu faz
degisimi zirkonyada %3-5" lik bir hacim artisina sebep olmaktadir. Seramikler arasinda
zirkonyanin dental implant materyali olarak se¢ilmesinde, diger seramiklerden daha yiiksek

dayanikliliga ve kirilma dayanimina sahip olmasi sebep olarak gosterilebilir (40,41).

Zirkonya; biyoinert ve rezorbe olmayan bir metal oksittir. Korozyona ve asmmaya
direnglidir. Zirkonyanin oldukg¢a ustin mekanik ozellikleri vardir. Zirkonya, paslanmaz
celige benzer elastik modiile sahiptir. Vickers sertligi dental alasimlarm 4-5 kat1 kadar olup,
kirllma dayanikliligi alimina esashi seramiklerin iki kati ve lityum disilikat esasli
seramiklerin ti¢ katidir. Titanyum ile karsilastirildiginda dis rengine benzer olmasmdan
dolay1 estetik ozelliklere sahiptir ve titanyuma gore daha az plak afinitesi oldugu
bilinmektedir (36,42,43).

2.1.3.3.Poli eter eter keton (PEEK)

[lk olarak 1978 yilinda gelistirilen poli eter eter keton (PEEK); yar1 kristalin, lineer,
polisiklik, aromatik bir termoplastik materyaldir (44). PEEK’in meydana gelme reaksiyonu;
eter eter keton monomerinin polimerize olmasi sonucu olusan bir bis-fenolat alkilasyon
reaksiyonudur (45,46). PEEK materyali; 1990’11 yillarin sonuna dogru gelindiginde, medikal

olarak, ortopedik ve travma vakalarinda plak olarak kullanilmistir (47).

CAD-Cam teknolojisi ve balmumu atik yonetimi ile 1s1 ve basing altinda dokilerek
uretilebilen bu malzeme bir¢cok olumlu 6zellige sahiptir. Hidrolize direng gosterir, tstin
mekanik o6zelliklere sahiptir ve yiiksek sicakliklara dayaniklidir. PEEK materyali ve
bilesenleri incelendiginde, toksik formda sitotoksisite, mutajenite, kanserojenlik veya
immunojenite olduguna dair kanit bulunamamistir. Biyolojik olarak inert bir malzemedir.
Cesitli sterilizasyon prosediirleri sirasinda bozulmaya karsi direng gosterir. Erime noktasi

280°C’den yiiksek oldugu i¢in sicak sterilizasyon yontemlerine uygundur (47,48).

PEEK’in implante edilebilir, biyouyumlu bir materyal olarak gelistirilmesi igin
yapilan aragtirmalar 1980°1i yillara dayanmaktadir. Yapilan yiizey modifikasyon ¢aligmalari
sayesinde PEEK materyali hiicresel cevabi arttirilacak sekilde gelistirildi. Koroziv direnci
yiksek ve kimyasal dayanikliligi giiclii olan bu materyal; alerjisi olan hastalarda, distk
alerjenik ozelliklerinden dolay1 implantlar agisindan alternatif bir biyomateryal olarak

dasunulmustar (49).



Medikal alanda titanyuma alternatif olarak kullanilan PEEK materyalinin, ortopedide
kullanim1 olduk¢a yayginlasmistir (50). PEEK materyalinin mekanik olarak onemli bir
ozelligi, 4 Gpa buyukligiinde bir elastik modiile sahip olmasidir (51). Kolaylikla modifiye
edilebilen PEEK; %30 karbonfiber takviyesiyle, elastik moduli 18 Gpa’a kadar

yiikseltilebilmektedir. %30 karbonfiber takviyeli poli eter eter keton (KetaSpireé), kortikal
kemik ile benzer elastisite modiiliine sahip olmasindan dolayr dental implant materyali
olarak titanyumla kiyaslanabilir oldugu o6ne suralmustir (52). Invibio Ltd.(Thornton-

Cleveleys, Ingiltere) adlh firma tarafindan iiretimi yapilan %60 karbon fiber takviyeli poli

eter eter keton(EndoIignsg‘) materyali; titanyumdan daha yiiksek 150 Gpa elastisite modiil
degeriyle, PEEK bilesenleri i¢in sertlik bakimindan tst limiti olusturur (53).

2.1.4. Kemik dokusu ve Simiflandirmasi

2.1.4.1. Alveoler kemigin hacimsel degerlendirilmesi

Dental implant yerlestirilmesi planlandiginda hastanin, alveoler kretin vertikal ve
horizontal boyutlarinin degerlendirilmesi gereklidir. Panoramik radyografi alveoler kretin
vertikal boyut degerlendirilmesinde siklikla kullanilmaktadir. Maksillada vertikal boyut
degerlendirilmesinde posterior bolgede, sintis tabani ile kret tepesi arasi mesafe, anterior
bolgede ise burun tabani ile kret tabani arasindaki mesafe degerlendirilmelidir. Mandibulada
ise; posteriorda mandibular kanal ile kret tepesi arasindaki mesafe, anteriorda simfizyal
bolgenin alt smir1 ile kret tepesi arasindaki mesafe degerlendirilmelidir. Alveoler kretin
vertikal yiiksekligi implant yerlestirilmesine uygun ise horizontal olarak mesafeler
degerlendirilmelidir. Horizontal boyut; alveoler kretin bukkal yiizeyi ile lingual veya palatal
yiizeyi arasindaki mesafedir. Implant alveoler krete yerlestirildiginde; bukkalde ve lingualde
en az 1 mm kemik dokusu kalacak kadar mesafe, yeterli horizontal mesafe olarak
degerlendirilmektedir (54).

Cawood ve Howell; 1988 senesinde yapmis oldugu ¢alismayla, rezorbe maksilla ve
mandibula smiflandirmas1 yapmiglardir. Rezorpsiyon asamalarma gore 6 smifta

degerlendirmislerdir: (55)
e Smfl: Digli kret
o Smuf II: Dis ¢gekiminden hemen sonraki alveoler kret

o Smuif III: Yeterli genislige ve yiikseklige sahip, kalin, yuvarlak alveoler kret



o SmifIV: Yeterli yukseklige sahip bigak sirt1 seklinde alveoler kret

e SmifV: Yetersiz yukselige ve genislige sahip yuvarlak sekilli alveoler kret

e Smuif VI: Kupa seklinde konkaviteye sahip asiri rezorbe alveoler kret

Sekil 2. Cawood-Howell Siniflamasi(55)

Misch ve Judy alveoler kret hacmini smiflandirirken; kretin vertikal ve horizontal
boyutlarin yani sira, kemigin oklizal diizlemle yaptigi ag1 ve kron-implant orani1 da kriter
olarak kabul etmistir. Misch ve Judy smiflamasinda kret hacimleri; ‘Abundant’(bol), ‘Barely
sufficient’(kit1 kitina yeterli), ‘Compromised’(sinirli), ‘Defficient’(yetersiz) kelimelerinin
bas harflerinden olusan 4 divizyonda gruplandirilmistir (54).

Sekil 3. Misch-Judy Simiflamasi(56)



2.1.4.2.Alveoler kemigin yogunlugunun degerlendirilmesi

Leckholm ve Zarb, 1985 yilinda, panaromik radyograflar trabekiiler kemige oranla

kortikal kemik yapisini kriter alan bir siiflandirma yapmislardir (57).

e Tip I Kemik Yapis: Homojen kortikal kemik yapisidir. Kan damarlar1 sayist az
oldugu i¢in entegrasyon siiresi daha uzundur.

e Tip II Kemik Yapist: Kalin kortikal kemik icerisinde az miktarda trabekiiler tabaka
olan kemik yapisidir. Implant entegrasyonu icin ideal kemik yapis1 olarak bilinir.

e Tip Il Kemik Yapist: Ince kortikal kemik icerisinde yogun trabekiiler kemik bulunan
kemik yapisidir.

e Tip IV Kemik Yapist: Cok ince kortikal kemik igerisinde dusiin yogunluklu
trabiikeler kemik bulunan kemik yapisidir. Bu kemik yapisi implant entegrasyonu

icin en az uygun olan kemik yapisidir.

D1 D2

Sekil 4. Lekholm ve Zarb’a gore Ceneler I¢in Dort Tipte Kemik Kalitesi(57)

Misch; 1988 yilinda, makroskopik olarak kortikal kemigin ve trabekiiler kemigin
karakteristik 6zelliklerini 4 grupta siniflandirmistir (58).

e D1 Kemik Yapisi: D1 tip kemik, neredeyse tamamen kortikal kemikten olusmustur.
Bu tip kemik yapis1 mandibula anterior bolgesinde goralmektedir. Bu kemik tipi; kan
damarlar1 bakimmdan zayif olmasma ragmen, yiiksek oranda kemik-implant temas1

elde edilmektedir.

e D2 Kemik Yapist: D2 tip kemik, az miktarda trabekiiler kemigi ¢evreleyen kalin
kortikal kemik tabakas1 olan kemik yapisidir. Implant iyilesmesi icin en uygun kemik

yapisidir. Genellikle bu tip kemik yapis1 mandibula posteriorda gorulmektedir.
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e D3 Kemik Yapisi: D3 tip kemik, merkezinde yogun trabiiker kemigi cevreleyen ince
bir kortikal kemik ile karakterizedir. Genellikle maksilla anterior bolgede goriilmekle
birlikte, mandibula posterior ve maksilla posterior bolgede de gorilebilir. Kemik-

implant temas orani, D2 tip kemige gore daha dusuktir.

e D4 Kemik Yapisi: D4 tip kemik; kortikal kemik tabakasinin olmadigi veya ¢ok ince
oldugu, tamann trabekiiler kemikten olusan bir kemik tipidir. implant uygulamalar1
icin en elverissiz kemik yapisidir. Kemik-implant temas orani en diisik kemik tipi

olmasi sebebiyle, secilecek implantin yuizey ozellikleri onem kazanmaktadir.

D1 D2 D3 D4

Sekil 5. Misch Kemik Kalite Siniflamasi(59)

Kemik Tipinin Anatomik Lokasyona Gore Siniflandiriimasi

Maksiller Maksiller Mandibular Mandibular

Kemik tipi On Bolge Arka Bolge On Bolge Arka bolge
D1 0 0 6 3
D2 25 10 66 50
D3 65 50 25 46
D4 10 40 3 1

Sekil 6. Misch’e gore kemik tipinin anatomik lokasyona gore smiflandiriimasi(60)

Kemik dokusunun yapisini, lamelli yapidan olusan spongioz ve daha yogun yapidaki
kortikal dokular olusturmaktadir. Kemigin yapisindaki spongioz ve kortikal o6zellikler
dokununyogunlugunu tanimlamaktadir (61). Uygulanan implant tedavilerinde, implantin
uygulandigi  kemik dokusunun yogunlugu, dokunun Kkalitesi implantin primer
stabilizasyonda ve basarisinda etkilidir. Bu nedenle, ¢enenin farkli bolgelerinde gorilebilen
kemik yogunluklarinin degerlendirilmesi implant tedavisinin basaris1 agisindan oldukga
onemlidir (62).
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2.2. Bruksizm
2.2.1. Bruksizmin Tanim

Bruksizm, cigneme sisteminin istemsiz olarak yaptigi dis sikma, gicirdatma ve
asmdirma ile karakterize, giin boyu ve/veya gece ortaya c¢ikan parafonksiyonel aktivite
seklinde tanimlanmaktadir (1,2). Amerikan Orofasiyal Agri1 Akademisi (American Academy
of Orofacial Pain) ise bruksizmi 2008 yilinda; gece veya gundiiz dis gicirdatma ve sikma ile
karakterize, nokturnal veya diurnal parafonksiyonel aktivite olarak tanimlamaktadir (63).
Gece uykuda olusan bruksizm i¢in genellikle ‘Uyku Bruksizmi’ (nokturnal bruksizm) olarak
tanimlanirken; parafonksiyonel aliskanlik giundiz gerceklestiriliyorsa “Uyaniklik

Bruksizmi” (diurnal bruksizm) tanimi kullanilir (64,65).

Bruksizm, tani konmasi gu¢ rahatsizliklar arasindadir. Genellikle bireyler bu
aligkanliklarinin  farkinda olmadiklarindan teshis i¢in bireyin veya yakinlarmin
sikayetlerinin ek olarak, Klinik belirtilere de dikkat edilmesi gerekmektedir. En sik
rastlanilan bulgu ¢igneme kaslarinda ve ¢ene ckleminde hassasiyet ve agri, ¢igneme
kaslarinda yorgunluk hissi ve birey uyandiginda agiz agmasinda gui¢liik olarak bildirilmistir
(66). Dis gicirdatma esnasinda olusan sesler oldukga yiiksek olabildiginden bazi durumlarda
bireyin yakimlar1 da durumun tespitinde rol oynayabilir. Cizelgede bruksizmin klinik
belirtileri gosterilmektedir (67,68). Dislerde asinma, klinisyen tarafindan kolaylikla tespit
edilebilecek bir belirti olsa da bu durumun bruksizm siiresi, sikligi, uygulanan kuvvet ve
mine yapisi gibi faktorlerden de etkilenebilecegi ve yasa bagli asinma ile ayirt edilmesinin

gerekliligi g6z 6ntinde bulundurulmalidir (68).

Gunimizde de bruksizmin teshisinde altin standart olarak kabul edilen uyku

labaratuvarinda kullanilan polisomnografik yontemle kesin tani kritelerleri:

e Gicirdatma sesleri ile birlikte seyreden en az iki bruksizm atagi;

e Bir saatlik uyku basina dortten fazla bruksizm atagi; ve/veya saat bagina 25°ten fazla
bruksim atagi; ve/veya vaka basina 6’dan fazla ¢igneme kasi aktivite atagi varligi
seklindedir (67).

2.2.2. Bruksizmin Etiyolojisi

Bruksizm tzerinde etkisi olabilecek etiyolojik faktorler heniiz tam olarak
bilinmemekte ancak son yillarda arastirmacilarin ¢ogu bruksizmin multifaktoriyel oldugunu

ileri sirmektedir. Temel olarak multifaktoriyel etiyoloji periferal (morfolojik) ve santral
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faktorler olmak uzere ikiye ayrilir. Periferal faktorler lokal/dental problemlerden, santral
faktorler ise psikolojik ve sistemik (patofizyolojik/ norofizyolojik) faktorlerden
olusmaktadir (69).

Yapilan son derleme c¢aligmalarina gore, bruksizm etiyolojisinde morfolojik
faktorlerin % 10, psikolojik faktorlerin % 20, patofizyolojik faktorlerin % 70 oraninda etki
ettigi belirtilmektedir (70).

Bu parafonksiyonel aliskanlik, ¢eneyi kapatan kaslarda ¢ift tarafli ve es zamanl
kasilmalara sebep olmaktadir (71). Bruksizm esnasinda gozlemlenen kuvvetler, esdeger
cigneme kuvvetlerine gore daha buyiik zarar1 olan kuvvetlerdir. Bunun nedeni olarak
bruksizm kuvvetlerinin genellikle izometrik olusu, daha uzun siirmesi ve dis temasinin stabil

olmayan ve eksentrik bilesenleri de igermesi gosterilmektedir (72).

Bruksizm aligkanligina sahip bireylerde hem bu parafonksiyonel aktivite sirasinda
olusan kuvvetlerde, hem de 1sirma kuvvetlerinde saglikli bireylerde gorillenden ¢ok daha
yiiksek degerler elde edilmektedir. Attanasio, bu kuvvetin saglikli bireylerde yaklasik 175
psi oldugunu, bruksizme sahip bireylerde ise ortalama 300 psi degerinde kuvvetlerle

karsilasildigini bildirmistir (73).

Asir1 okluzal kuvvetlerden dolay1 olusabilecek komplikasyonlar dikkate alindiginda
bruksizmi olan bireylerde tedavi oncesinde planlama asamasma dikkat etmek
gerekmektedir. Arastirmacilarin bir kismi bruksizmin implant basarist agisindan simirlayici
oldugunu belirtirken, implant tedavisi agisindan kesin kontrendikasyon oldugunu gosteren
bilimsel kanit yoktur. Bu sebeple arastirmacilarin ¢ogu toplumda yiiksek oranda gorilen
bruksizm varliginda implant tedavilerinin planlanmasi ve bununla ilgili onlemler alinmasi

gerektigini savunmuslardir (70,74).

Bruksizm hastalarinda lateral kuvvetlere karsi stres dagilimimni dengelemek igin
implant usti protezlerin okhizal temas noktalarinin implantin uzun eksenine merkezi
yerlesim gostermesi, tiiberkiil egimlerinin s1g hazirlanmasi ve okluzal tablanin daraltilmasi
gerekmektedir (75).

Implant-kemik ara yiizeyini okluzal kuvvetlere kars1 korumak ve stresi azaltmak igin
protetik tst yapi materyali olarak kuvveti absorbe edici malzeme kullanimi tavsiye

edilmektedir. PEEK materyali elastik modukinin kemige daha yakin olmasi ve kuvveti
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absorbe etme o6zelliginin bulunmasi sebebiyle kemige daha az stres iletimi saglamaktadir.

Bu durum ozellikle bruksizm aligkanligi olan hastalar i¢cin onemlidir (76).
2.2.3. Bruksizm Tedavisi

Bruksizm tedavisinde amag, disleri istenmeyen okluzal kuvvetlerin zararh
etkilerinden korumak, dis sikma/gicirdatmayi azaltmak, ¢igneme kaslarindaki agriyi
azaltmak ve uyku kalitesini iyilestirmektir. Ancak bruksizm tedavisinde hentiz etkili bir
yontem bulunamamustir (77). Bruksizm etiyolojisi multifaktoriyel oldugundan tedavisinde
de tek bir tedavi segenegi yeterli olmayacaktir. Kisiye gore etken tespit edilip, ortadan
kaldirilarak dogru yontemin secilmesi gerekir (78). Arastirmalar bruksizm tedavisinde
konservatif yaklasimin, hastalarin yarisindan fazlasinda basarili sonuglar verdigini
gostermistir (65). Konservatif tedavi yontemleri; bilissel davranis terapileri, biofeedback,

hipnoz ve uyku aligkanligiyla ilgili aile danigmanligini igerir (79).

Bruksizm tedavi yaklasimi; psikodavranigsal yaklasim (biofeedback, psikoanaliz,
telkin, hipnoz, asamali rahatlama, meditasyon, uyku hijyeni, kotii aligkanliklarin 6nlenmesi),
farmakolojik yaklasim, oklizal splintler ve diger yaklasimlar (fizik tedavi, akupunktur,

manuel masaj) olmak tizere 4 grupta incelenir (80).

Bruksizm tedavisinde kullanilan farmakolojik ajanlar; kas gevsetici ilaglar
(metakarbamol, benzodiazepine vb.), botulinum toksini, dopamin igeren ilaglar,

antikonvilsanlar ve antidepresan ilaglardir (1).

Botulinum Toksin A (botoks), Clostridium Botulinum’dan elde edilen bir
norotoksindir. Motor son plaklarda asetilkolin salmimin1 bloke ederek istemsiz kas
kontraksiyonlarini onler ve kasin inaktivasyonunu saglar. Masseter ve/veya temporal
kaslarina intramuskuler enjeksiyonla uygulanir ve etkisi 3-6 ay siiresince devam etmektedir
(81).

Bruksizm tedavisinde en sik kullanilan yontemlerden biri de okluzal apareylerdir
(okluzal splint). Disleri asinmaya karsi korur ve ¢igneme kaslarinin aktivitesini azaltir.
Ayrica yapilan bazi1 SEA ¢aligmalarinda sabit implant tsti restorasyonlarda okluzal aparey

kullaniminin implant ve kemige gelen stresi azalttigida belirtilmektedir (82,83).
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2.3.Stres Analizi
2.3.1. Gerilme (Stres)

Bir cisme disaridan bir kuvvet uygulandiginda, kitle igerisinde zit yonde ve esit
miktarda bir diren¢ meydana gelir. Stres olarak adlandirilan bu direng; birim alandaki kuvvet

olarak tanimlanir ve birimi Pascal’dir (P=N/m2).
e Stres (S) = Kuvvet (F) / Alan (A)

Gerilme vektoreldir. Buytikhik ve yon ile tanimlanmaktadir. Yon agisindan kuvvetin
uygulanmasi sonucu cisimde temel olarak uzama, sikisma ve makaslama seklinde tg tip

gerilme olusabilir. Genellikle t¢ tip gerilme bir arada meydana gelir (84-86).

e (Cckme stresi (Tensile stress); bir cisme ayni dogrultuda fakat farkli yonde
uygulanan, cismin molekillerini birbirinden ayirmaya zorlayan kuvvet veya

kuvvetlerin uygulanmasiyla olusur.

e Sikistirma stresi (Compressive stress); bir cismi sikistirmaya veya kisaltmaya
caligan, cismin molekiillerini birbirine yakinlastira, ayn1 dogrultuda fakat zit
yonlerdeki kuvvetlerin uygulanmasiyla olusur.

e Makaslama stresi (Shear stress); bir cismin molekdllerinin birbiri tizerinde yuzeye
paralel kaymaya zorlayan, cisme farkli seviyelerde, zit yonde uygulanan iki kuvvetin

uygulanmasi ile olusur (85,86).
2.3.2. Gerinim (Strain)

Gerinim; bir cisme herhangi bir kuvvet uygulandiginda meydana gelen uzunluktaki
degisimin baslangi¢ uzunluguna oramdir. Olgii birimi ve simgesi yoktur. Gerinim bir kuvvet

degil bir buyikhiktir.
Ancak oransal bir deger oldugu i¢in birimi yoktur.
Gerinim=Deformasyon (Boyuttaki degisim)/Baslangi¢c boyutu=(L-L,)/Lo=AL/L,

Gerinim elastik ve plastik olmak iizere 2’ye ayrilir. Elastik gerinimde (elastik seKil
degistirme) kuvvet ortadan kalkinca cisimdeki deformasyonda ortadan kalkar ve cisim
orjinaline geri doner. Plastik deformasyonda ise geri doniisim olmaz, kalici deformasyon
meydana gelir. Plastik gerinimde eger cisme uygulanan kuvvet, cismin dayanabilecegi
gerilme kuvvetinden fazla ise, cisimde kopma veya kirilma seklinde deformasyonlar

meydana gelir (87).
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Elastik cisimlerde stres uygulamasiyla dogru orantili olarak cisimde sekil degisikligi
olusuyorsa bu cisimlere lineer elastik cisim denilir. Belirli yiik sinirlar1 igerisinde cisimde
gerilme-gerinim iliskisi dogru orantilidir ve bu “Hooke Kanunu”olarak bilinmektedir. Lineer

elastik cisimlerde young modiili sabittir (88).
2.3.3. Asal (Principle) stres

Bir cisimdeki gerilmeler etkiledikleri yuzeye tegetse kayma (makaslama)
gerilmeleri, etkiledikleri yizeye dikse normal gerilmeler olarak adlandirilir. Tuim
duzlemlerde gerilmeler sadece normal gerilme ise ve kayma gerilmeleri sifir ise asal

gerilmeler olarak adlandirilir.
Asal stres (gerilme) tige ayrilir;

e Maksimum asal gerilme: En yiiksek ¢ekme (tensile stress) gerilmesini ifade eder,
pozitif degerdedir.

e Araasal gerilme

e Minimum asal gerilme: En yiiksek baski (compressive stress) gerilmelerini

ifade eder, negatif degerdedir.

Analiz sonucunda elde edilen pozitif deger ¢ekme gerilimini, negatif deger bask1
gerilimini belirtir. Stres elemaninda mutlak degeri buyiik olan gerilme etkili olan gerilmedir

ve degerlendirilmesi gereken stres tipidir (56,89).
2.3.4. Von misses stresi

Von Mises stresi, kuvvet uygulanan cisimde genel stres yogunlugunu ifade eder ve
stres dagilimi, toplam yiik aktarimi hakkinda bir izlenim verir. Renk skalasi ile gosterilir.
Cekilebilir (ductulity) materyallerde énemlidir (90,91).

2.3.5. Yield stres (oransal sinir — akma dayanimi)

Oransal sinir, gerilimin gerilmeye orani kuralinin digma ¢ikmadan bir materyalin
dayanabilecegi en bilyiik gerilme olarak ifade edilir. Bu sinir1 agsan gerilimlerde yapida
kalic1 bir deformasyon olusacaktir. Yield stresi denilen bir stres parametresi ¢esitli
materyallerin karsilastirilmasini kolaylastirir. Yiiksek yield stresine sahip bir materyalde

daimi deformasyon olusmasi zor denebilmektedir (92).

Elastisite modiilu bir materyalin katilik ve sertliginin olgumiinu ifade ederken,

oransal sinir da kalic1 olacak sekilde degisiklik olmaksizin materyalin gerilmeye
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ugrayabilme 6zelligi olarak tanimlanmaktadir. Idealde her kisininde degerlerinin yiiksek
olmas1 gerekmektedir (93). Ultimate strength (dayanim sinir1) cismin kirilmadan
(kopmadan) dayanabilecegi son noktay1 gostermektedir. Bu noktadan sonra cismin

molekilleri arasinda bir kopma olugmaktadir (94).

Hooke's Law
G=E&g

STRESS, G

plastic region

elastic
— —

: STRAIN, €
region

Sekil 7. Stres-Strain Grafigi

2.3.6. Elastisite modilii

Elastisite modiili, gerilmenin gerinime orani olarak tanimlanir ve Young modiilii
olarak da bilinir. Birimi Pa’dir. Ytk altindaki bir malzemenin ytik uygulanmadan 6nceki
duruma kiyasla seklini ne oranda degistirdigi gerinim olarak ifade etmektedir. Gerilim ise
stres degeridir. Yani bir cisme yiiksek oranda stres uygulandiginda sekil degisikligi cok az
meydana getirilirse o cismin elastisite moduli (Young modihi) yiiksektir (91). Elastisite

moduld, bir cisim i¢in ne kadar buiyik ise, o cisim daha rijittir (95).
2.3.7. Poisson oram

Poisson Orani elastik smirlar icerisinde lateral gerilmenin aksiyel gerilmeye orani
olarak tanimlanir. Bu deger; materyalden materyale gore, -1 ile 0,5 arasinda farklilik gosterir
(96).

2.3.8. 1zotropi - Homojenite - Lineer Elastisite

Cisimlerin; uzayda x,y,z eksenlerinde ayni elastikiyete sahip olmasi durumuna
izotropi denir. Bu cisimler; poisson orani ve elastik modul degerleriyle ifade edilebilir.

Homojenite kavrami; cismin her noktasinda ayni mekanik ozelliklere sahip olmasi ile
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tanimlanir. Lineer elastisite kavrami; cismin geriniminin etki eden kuvvetler altinda orantisal

olarak degistigini anlatir (97).
2.3.9. Stres Analiz Yontemleri

Stres analiz yontemleri; bir cisme gelen kuvvetlerin, cisim tizerinde nitelik ve nicelik
olarak stresi analiz etmeyi amaglayan ve pratik uygulamalardan once, cismin dayanimini

olgmeye ve onlemler almaya yardimci olan analiz yontemleridir (97).
Dis hekimliginde kullanilan stres analiz yontemleri asagida listelenmistir:(97)

e Gerilimolger analiz yontemi.

e Fotoelastik analiz yontemi.

e Holografik interferometre analiz yontemi.
e Kirilgan vernikle kaplama yontemi.

e Termografik kuvvet analizi.

e Radyotelemetri.

e Sonlu elemanlar stres analiz yontemi.

Sonlu elemanlar analizi; 1960’1 yillarin baglarinda, havacilik ve uzay endustrisinde,
1s1 transferi, sivi akisi, kutle tasimaciligi ve elektromanyetik konularindaki yapisal
problemleri ¢6zmek icin gelistirildi(89). Implant dis hekimliginde, ilk defa 1976 yilinda
Weinstein ve ark. kullanilmistir(90). 1980’ lerden bu yana implant dis hekimliginde; implant
ve c¢evre kemikte olusacak streslerin degerlendirilmesinde, sonlu elemanlar analizinin

kullanimi oldukg¢a yayginlasmistir (98).

Sonlu elemanlar analiz yontemi, biitiin bir yapmin daha ufak pargalara bélinmesi ve
analitik sekilde modellenmesi ile uygulanir. Bu yontem, karigik yapilarin daha basit alt
gruplara ayrilarak, her bir grubun ayri olarak hesaplanmasi seklinde uygulanmaktadir.
Boylece analizi in vitro veya in vivo ortamda ¢ok zor olan kemik-implant-protetik parga

kompleksinin ara yiizlerindeki davranislar1 ¢oziimlemeyi kolaylastirir (98).

Modelleme sisteminde, noktalar bir araya getirilerek diigiimleri(nod), digiimlerin bir
araya gelmesi ile de ag(mesh) yapilar1 olusturur. Bu olusan ag yapi, uygulanan kuvvete
cismin nasil cevap verecegini belirleyen yapidir. Digim noktalar1 ise meydana gelen
stresleri yansitir. Modelleme islemi yapildiktan sonra digum noktalarindan birbirine
baglanan daha basit geometrik sekiller olusur. Bunlara eleman denir. Uygulanan kuvvet, her

eleman i¢in ayr1 ayr1 degerlendirilir. Bu yiizden daha hassas bir analiz gerceklestirmek igin
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eleman sayisini artirmak gerekir. Sonlu elemanlar analizi yonteminde, gizgisel elemanlar, 2

boyutlu kat1 elamanlar ve 3 boyutlu kat1 elemanlar kullanilmaktadir (99).

Olusturulan modelin analizi yapilabilmesi igin bazi verilerin tamaminin bulunmasi

gereklidir (99).

e Cismin geometrik koordinatlar

e Cismin geometrisi ve boyutu

e Materyallerin poison oranlart ve Young modiili
e Uygulanacak olan kuvvetler

e Modelin smir kosullar

e Uygulanacak analiz tipi

Sonlu elemanlar stres analizinde; modellerin farkli ytikleme kosullarindaki analizi
sonucu farkli degiskenlere iliskin veriler elde edilebilir. Bu veriler asal gerilimler, aksiyal
gerilimler, yer degistirme degerleri, deformasyon degerleri veya esdeger gerilimler olabilir.
Veriler degerlendirilirken incelenen materyalin mekanik 6zellikleri g6z 6niine alinir. Kemik
gibi kirilgan materyaller igin asal gerilim degerleri nemlidir. Bu verilerden elde edilecek en
yiiksek asal gerilim (maximum principal stress) modelde olusan en yiiksek ¢cekme stres
degerini, en dusuk asal gerilim (minimum principal stress) ise modelde olusan en yiksek
sikisma tipi gerilimi ifade eder. Siinek materyaller i¢in ise Von Misses stres sonuglari
onemlidir. Implant materyali olarak kullanilan titanyumda olusan streslere bakilirken
ozellikle Von Misses stresleri degerlendirilir. Ayrica Von Misses degerleri genel olarak tiim

yapida olusan stres degerleri hakkinda da fikir vermektedir (99).
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3. GEREC ve YONTEM

Bu ¢alisma Karadeniz Teknik Universitesi Dis Hekimligi Fakiiltesi ve Tinus
Technologies is birligiyle gergeklestirilmistir.

Uc¢ boyutlu ag yapisinin diizenlenmesi ve matematiksel anlamda uygun kat1 ag
yapisina doniistiiriilmesi, U¢ boyutlu sonlu elemanlar analizi modellerinin olusturulmasi ve
sonlu elemanlar stres analizi islemi; 2.40 GHz saat hizinda INTEL Xeon E-2286 islemcili,

64 GB ECC bellege sahip HP is istasyonlarinda gerceklestirilmistir.
Tomografi verisinden kemik modelin elde edilmesi 3DSlicer yaziliminda yapilmistir.

Tomografi verisinden stl modelin elde edilmesi 3DSlicer yaziliminda yapilmustir.
Tersine miihendislik ve lic boyutlu CAD faaliyetleri ANSYS Spaceclaim yazilimi, kati
modellerin analiz ortamina uygun hale getirilmesi ve optimize ag Orgiisiiniin olusturulmasi
faaliyetleri ANSYS Workbench yazilimi ile ger¢eklestirilmistir; olusturulan sonlu elemanlar

modellerinin ¢dzimu igin LS-DYNA ¢oziiciisii kullanilmustir.

Sekil 8. The Visible Human Project CBCT Goruintileri(100)
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Kortikal Kemikler ve Trabekiler Kemiklerin Modellenmesi

Calismada kullanilan kemik modellernin olusturulmasi i¢in; erigkin bir bireyin
tomografisi ¢ekilmistir. Tomografi verisi 0.1 mm kesit kalinlig1 ile rekonstriikte edilmistir.
Rekonstrilksyon sonucunda elde edilen tomografi verileri DICOM (dcm) formatinda
3DSlicer yazilimimna aktarilmistir. DICOM formatindaki CT verisi 3DSlicer yaziliminda
uygun Hounsfield degerlerine gore ayristirilarak, segmentasyon islemi ile ¢ boyutlu

modellere doniistliriilmiistiir. Modeller .stl formatinda disa aktarilmistir.

Uc boyutlu modeller ANSYS Spaceclaim yazilimma aktarilmistir ve burada

mandibular kemik modeli ¢caligmaya uygun bir hale getirilmistir.

Calismada D1 kemik densitesi tamamen kortikal kemikten ve D4 kemik densitesi 1.5
mm kortikal kemik, kalan kisim trabekiiler kemik olmak {izere iki farkli yogunlukta

mandibula kemigi olusturulmustur.

D4 kemik modelinin olusturulmasi i¢in tomografiden elde edilen mandibula
kemigine ice dogru 1.5 mm offset verilmistir. Offset verilen kemigin i¢ ylizeyi trabekiiler

kemik olarak modellenmistir.

Hazirlanan tiim modeller ANSYS Spaceclaim yaziliminda 3 boyutlu uzayda dogru

koordinatlara yerlestirilip modelleme islemi tamamlanmastir.

A. B.

Sekil 9. Kortikal ve Trabekiiler Kemigin Goriintiisii. A. D1 kemik. B. D4 kemik
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implant, Abutment, Vida, Siman ve Protezin Modellenmesi ve Calisma Modellerinin

Olusturulmasi

Calismada kullanilan; Nobel Parallel ve Nobel Pearl implantlar, abutmentlar ve

okluzal vidalar Nobel drun katalogunda yer alan verilere gore ANSYS Spaceclaim

yaziliminda modellenmistir. modellenmistir.

Manidbular molar dis Wheeler atlas verileri baz alinarak ANSYS Spaceclaim

yaziliminda modellenmistir.

Modeller arasinda kuvvet aktarimimin saglanabilmesi icin ANSYS Workbench

yaziliminda mesh yapilar1 arasinda uyumlandirma islemi yapilmistir.

W
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=

Sekil 10. implantlarin modellenmesi A. Nobel Parallel. B. Nobel Pearl
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Caliyma Modelleri:

Tiim modellerde, 6 numarali dis bolgesine bone level 4.3 mm ¢apmnda 10 mm
uzunlugunda implantlar uygun sekilde yerlestirilmistir. Farkli implant modellerinin, farkl
yogunlukta kemiklerin i¢ine yerlestirildigi; farkli malzeme 6zelliklerine sahip abutment ve

implantlarin kullanildig1 ¢alismada on adet ¢alisma grubu olusturulmustur:

Tablo 1. Calisma Modelleri

Kemik Yogunlugu implant Abutment Ust Yapi
1 D1 Titanyum Titanyum Zirkonya
2 D1 Titanyum Zirkonya Zirkonya
3 D1 Zirkonya Zirkonya Zirkonya
4 D1 PEEK Zirkonya Zirkonya
5 D1 PEEK PEEK Zirkonya
6 D4 Titanyum Titanyum Zirkonya
7 D4 Titanyum Zirkonya Zirkonya
8 D4 Zirkonya Zirkonya Zirkonya
9 D4 PEEK Zirkonya Zirkonya
10 D4 PEEK PEEK Zirkonya
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Sekil 11. Olusturulan Calisma Modelleri

Matematiksel Modellerin Elde dilmesi

Matematiksel modeller, geometrik modellerin mesh adi verilen basit ve kiiglik
pargalara boliinmesiyle olugsmaktadir. ANSYS Spaceclaim yazilimmda modelleme islemi
tamamlandiktan sonra modeller ANSYS Workbench yazilimiyla matematiksel olarak

olusturulup analize hazir hale getirilmistir.

Analizlerin yapilabilmesi i¢in, ANSYS Workbench yaziliminda hazirlanan
matematiksel modeller LS-DYNA ¢oziiciisiine aktarilmistir.
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Sekil 12. Matematiksel Model (Mesh Model)

Malzeme Tanimlan

Analizlerde elastik modil ve poisson orani verilen malzemelerin dogrusal (lineer)
malzeme Ozellikleri kullanilmistir. Analizi yapilan modelin malzeme ozellikleri sayisal

olarak tanimlanmustir.

Tablo 2. Sonlu Elemanlar Analizinde Kullanilan Materyallerin Ozellikleri

Malzeme Elastik modul [mpa] Poisson oram [V]
Kortikal kemik 13700 0.3
D4 trabekuler kemik 1100 0.3
Peek 3850 0.4
Titanyum 110000 0.35
Y-tzp 200000 0.31
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Yiikleme Senaryolar ve Sinir Kosullar

Tum modellere oblik ve vertikal olmak tizere iki tip yiikleme uygulanmistir. Yiikler
parafonksiyonel ¢igneme kuvvetlerinin simiilasyonunu temsil etmektedir. Asagida belirtilen

yukleme kosullar1 altinda on model igin toplam yirmi lineer statik analiz ger¢eklestirilmistir:

- Oblik yiikleme senaryosu: 500 N’luk oblik kuvvet molar disin bukkal egimine 30°

aciyla uygulanmigstir.

- Vertikal ylkleme senaryosu: Implant uzun aksma paralel 1000 N kuvvet

uygulamasi yapilmistir.

Kuvvetler ¢evre diigiim noktalarma dagitilarak uygulanmis ve yilikleme bolgelerinde

gerilme tekilliginin Oniine gegilmistir.

Sekil 13. Oblik ve Vertikal Yukleme Senaryosu

26



Kuantitatif Model Bilgileri
Olusturulan iki analiz modeli i¢in bilgiler asagidaki tabloda paylagilmistir.

Tablo 3. Calismadaki Modellerin Diigiim Sayis1 ve Eleman Sayis1

Diigiim sayisi Eleman sayisi
Model 01 121444 488006
Model 02 121444 488006
Model 03 112222 456959
Model 04 121444 488006
Model 05 121444 488006
Model 06 129646 511402
Model 07 129646 511402
Model 08 116418 464806s
Model 09 129646 511402
Model 10 129646 511402

Sistemlerin Birlestirilmesi ve Parcalar Aras1 Baglanti Durumu

Olusturulan matematiksel modellerde analizlerin yapilabilmesi ve dogru sonuglarm elde
edilebilmesi i¢in, modeli olusturan parcalarin birbirleriyle olan yilizey iliskilerinin analiz

programinda tanimlanmasi gerekmektedir.

Modelleri olusturan tiim komponentlerin temas eden yiizeyleri arasinda (implant — kemik,
implant — abutment, vida — implant & abutment, kortikal — trabekiiler kemik) BONDED tipi kontak
tanim1 gergeklestirilmistir. Bu yaklagim parcalarin hareketi esnasinda tam korelasyon ile hareket

ettigi varsayimina dayanmaktadir.

Yorulma Analizi

Implantlarin uzun dénemde giivenli opere edebilmesi igin, maksimum yorulma dmrii
veya sonsuz Omiir kriterinin saglanmasi 6nemlidir. Bu durum mekanik testler ve bilgisayar

simiilasyonlariyla valide edilmektedir.

Caliymamizda titanyum, zirkonya ve peek implant ve abutment’larin yorulma

analizleri Goodman ve Soderberg yorulma teorilerine gore degerlendirilmistir:
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Sekil 14. Yorulma Analizinde Kullanilan Denklemler

Formiillerde yer alan degerler: S.: Endurance Limit, Sy: Yield Strength, Sy: Ultimate

Strength, ca: Alternating stress, om: Mean stress, N: Safety Factor

Yorulma hesaplari yapilirken titanyum, zirkonya ve peek malzemelerin yorulma 6zellikleri

asagida verilen S-N egrilerinden elde edilmistir:
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Sekil 15. Titanyum ve PEEK materyalinin S-N Egrisi
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Sekil 16. Zirkonya materyalinin S-N Egrisi
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4. BULGULAR

4.1.Sonlu Elemanlar Stres Analizi Bulgulan
4.1.1. Oblik Kuvvet Uygulanan Modellerin Modellerin Stres Analizi
Model 1: Titanyum Implant- Titanyum Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
204.062 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -190.996 N/mm? olarak élgiildii.
Implant yiizeyinde dlciilen en bilyiilk VMS degeri 333.450 N/mm? , abutment yiizeyinde
dlciilen en bilyiik VMS degeri 783.209 N/mm? olarak élgiildii. Alternating Stress degeri
implant igin 166.725 N/mm?, abutment i¢in 391.605 N/mm? olarak hesaplandi. implant émrii

sonsuz déngil (107 déngiiden fazla), abutment 6mrii 5*10° dongii olarak bulundu.

Tablo 4: Model 1’in Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omiir
K. Kemik | Pmax 204.062
Pmin -190.996
Implant | Von Mises max 333.450 Sonsuz Omiir

Alternating Stress | 166,725

Abutment | Von Mises max 783.209 5*106 cycles
Alternating Stress | 391,605

Sekil 17. Model 1’in Stres Degerlerinin Dagilinu
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Model 2: Titanyum Implant- Zirkonya Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
193.417 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -183.814 N/mm? olarak olgiildii.
Implant yiizeyinde Slciilen en bilyiik VMS degeri 279.424 N/mm? , abutment yiizeyinde
dlciilen en bilyiik VMS degeri 818.324 N/mm? olarak olciildii. Alternating Stress degeri
implant igin 139,712 N/mm?, abutment icin 409,162 N/mm? olarak hesaplandi. implant émrii
sonsuz dongii (107 dongiden fazla), abutment émrii sonsuz dongii (107 dongiiden fazla)

olarak bulundu.

Tablo 5: Model 2’nin Stres Degerleri

Olgiilen Deger Stres Omiir
K. Kemik Pmax 193.417
Pmin -183.814

]’itanyum Von Mises max 279.424 Sonsuz Omiir
Implant Alternating Stress | 139,712

Zirkonyum | Von Mises max 818.324 Sonsuz Omiir
Abutment | Alternating Stress | 409,162

Sekil 18. Model 2’nin Stres Degerlerinin Dagilimi
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Model 3: Zirkonya Implant- Zirkonya Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
212.024 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -193.099 N/mm? olarak o6lciildii.
Implant yiizeyinde Slgiilen en biiyilk VMS degeri 608.554 N/mm? , abutment yiizeyinde
dlciilen en biiyiikk VMS degeri 1.060.738 N/mm? olarak élgiildii. Alternating Stress degeri
implant igin 304.277 N/mm?, abutment i¢in 530.369 N/mm? olarak hesaplandi. implant 6mrii

sonsuz dongii (107 déngiiden fazla), abutment dmrii Von Mises Stres degeri Sy degerinden

yiiksek oldugu i¢in fail olarak bulundu.

Tablo 6. Model 3’iin Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omiir

K. Kemik | Pmax 212.024
Pmin -193.099

Implant | Von Mises max 608.554 | Sonsuz Omiir
Alternating Stress | 304,277

Abutment | Von Mises max 1.060.738 | Fail
Alternating Stress | 530,369

Sekil 19. Model 3’iin Stres Degerlerinin Dagilim1
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Model 4: PEEK Implant- Zirkonya Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
248.023 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -197.441 N/mm? olarak o6lciildii.
Implant yiizeyinde Slciilen en bilyiilk VMS degeri 233.047 N/mm? , abutment yiizeyinde
dlciilen en biiyiik VMS degeri 945.177 N/mm? olarak élgiildii. Alternating Stress degeri
implant icin 116.524 N/mm?, abutment igin 472.559 N/mm? olarak hesaplandi. implant fail

(VMS>S,), abutment 6mri sonsuz dongii (107 doéngiiden fazla) olarak bulundu.

Tablo 7. Model 4’iin Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omuir
K. Kemik | Pmax 248.023
Pmin -197.441

Implant | VVon Mises max 233.047 | Fail max
Alternating Stress | 116,524 | VM>Su

Abutment | Von Mises max 945.177 | Sonsuz 6mur
Alternating Stress | 472,559

Sekil 20. Model 4’iin Stres Degerlerinin Dagilim1
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Model 5: PEEK Implant- PEEK Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
290.995 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -212.423 N/mm? olarak o6lciildii.
Implant yiizeyinde 6lciilen en bilyiik VMS degeri 446.373 N/mm? , abutment yiizeyinde
dlciilen en bilyiik VMS degeri 757.906 N/mm? olarak olciildii. Alternating Stress degeri
implant icin 223.187 N/mm?, abutment igin 378.953 N/mm? olarak hesaplandi. implant fail
(VMS>S,), abutment fail (VMS>S,) olarak bulundu.

Tablo 8. Model 5’in Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omiir
K. Kemik ' Pmax 290.995
Pmin -212.423

Implant | Von Mises max 446.373 | Fail max
Alternating Stress | 223,187 | VM>Su

Abutment | Von Mises max 757.906 | Fail max
Alternating Stress | 378,953 | VM>Su

Sekil 21. Model 5’in Stres Degerlerinin Dagilimi
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Model 6: D4 Kemik- Titanyum Implant- Titanyum Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
214.712 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -202.094 N/mm? olarak 6lciildii.
Spongioz kemikte olusan maksimum asal stres degeri 15.448 N/mm? olarak, Minimum Asal
Stres degeri ise -11.591 N/mm? olarak dlgiildii. implant yiizeyinde élciilen en bityiik VMS
degeri 341.604 N/mm? , abutment yiizeyinde 6lgiilen en biiyiikk VMS degeri 798.673 N/mm?
olarak olciildii. Alternating Stress degeri implant i¢in 170.802 N/mm?, abutment igin
399.337 N/mm? olarak hesaplandi. Implant 6mrii sonsuz dongii (107 dongiiden fazla),

abutment omrii 10® déngii olarak bulundu.

Tablo 9. Model 6’nin Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omiir
K. Kemik |« Pmax 214.712
Pmin -202.094
S. Kemik | Pmax 15.448
Pmin -11.591
Implant | Von Mises max 341.604 | Sonsuz 6miir

Alternating Stress | 170,802

Abutment | Von Mises max 798.673 | 10° cycles
Alternating Stress | 399,337

%
3

Sekil 22. Model 6’nin Stres Degerlerinin Dagilimi
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Model 7: D4 Kemik- Titanyum Implant- Zirkonya Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
206.889 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -196.463 N/mm? olarak o6lciildii.
Spongioz kemikte olusan maksimum asal stres degeri 13.268 N/mm? olarak, Minimum Asal
Stres degeri ise -9.524 N/mm? olarak élgiildii. Implant yiizeyinde 6lciilen en biiyilk VMS
degeri 281.513N/mm? , abutment yiizeyinde lgiilen en biiyiikk VMS degeri 835.701 N/mm?
olarak olciildii. Alternating Stress degeri implant i¢in 140.757 N/mm?, abutment igin
417.851 N/mm? olarak hesaplandi. Implant émrii sonsuz déngii (107 dongiiden fazla),

abutment 6mrii sonsuz déngii (107 déngiiden fazla) olarak bulundu.

Tablo 10. Model 7’nin Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omiir
K. Kemik |« Pmax 206.889
Pmin -196.463
S. Kemik | Pmax 13.268
Pmin -9.524
Implant | Von Mises max 281.513 | Sonsuz 6miir

Alternating Stress | 140,757

Abutment | Von Mises max 835.701 | Sonsuz 6mur
Alternating Stress | 417,851

Sekil 23. Model 7’nin Stres Degerlerinin Dagilimi
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Model 8: D4 Kemik- Zirkonya implant- Zirkonya Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
260.713 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -215.174 N/mm? olarak 6lciildii.
Spongioz kemikte olusan maksimum asal stres degeri 17.402 N/mm? olarak, Minimum Asal
Stres degeri ise -14.411 N/mm? olarak dlgiildii. implant yiizeyinde élciilen en bityiik VMS
degeri 609.304 N/mm? , abutment yiizeyinde élciilen en bilyiikk VMS degeri 1.067.883
N/mm? olarak 6lciildii. Alternating Stress degeri implant i¢in 304.652 N/mm?, abutment igin
533.942 N/mm? olarak hesaplandi. Implant émrii sonsuz dongii (107 dongiiden fazla),
abutment fail (VMS>S,) olarak bulundu.

Tablo 11. Model 8’in Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omiir
K. Kemik |« Pmax 260.713
Pmin -215.174
S. Kemik | Pmax 17.402
Pmin -14.411
Implant | Von Mises max 609.304 | Sonsuz 6mur

Alternating Stress | 304,652

Abutment | Von Mises max 1.067.883 | Fail
Alternating Stress | 533,942

Sekil 24. Model 8’in Stres Degerlerinin Dagilimu
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Model 9: D4 Kemik- PEEK Implant- Zirkonya Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
275.719 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -229.200 N/mm? olarak o6lciildii.
Spongioz kemikte olusan maksimum asal stres degeri 24.648 N/mm? olarak, Minimum Asal
Stres degeri ise -14.095 N/mm? olarak élgiildii. Implant yiizeyinde élciilen en biiyiik VMS
degeri 244.526 N/mm? , abutment yiizeyinde &lgiilen en biiyiik VMS degeri 1.024.277
N/mm? olarak 6lciildii. Alternating Stress degeri implant i¢in 122.263 N/mm?, abutment igin
512.139 N/mm? olarak hesaplandi. Implant fail (VMS>S,), abutment 6mrii <10* déngii (max
VM > Sy/low cycle fatigue) olarak bulundu.

Tablo 12. Model 9’un Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omiir
K. Kemik | Pmax 275.719

Pmin -229.200
S. Kemik | Pmax 24.648

Pmin -14.095

Implant | Von Mises max 244.526 | fail max VM >
Alternating Stress | 122,263 Su

Abutment @ Von Mises max 1.024.277 | < 10 cycles max

Alternating Stress | 512,139 VM > Sy (low
cycle fatigue)

Sekil 25. Model 9’un Stres Degerlerinin Dagilim1
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Model 10: D4 Kemik- PEEK Implant- PEEK Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
308.258 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -240.528 N/mm? olarak o6lciildii.
Spongioz kemikte olusan maksimum asal stres degeri 28.278 N/mm? olarak, Minimum Asal
Stres degeri ise -24.433 N/mm? olarak élgiildii. Implant yiizeyinde élciilen en biiyiik VMS
degeri 461.395 N/mm? | abutment yiizeyinde 6lgiilen en biiyiik VMS degeri 766.356 N/mm?
olarak olciildii. Alternating Stress degeri implant i¢in 230.698 N/mm?, abutment igin
383.178 N/mm? olarak hesapland. implant fail (VMS>S,), abutment fail (VMS>S,) olarak

bulundu.

Tablo 13. Model 10’un Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omiir
K. Kemik | Pmax 308.258

Pmin -240.528
S. Kemik | Pmax 28.278

Pmin -24.433

Implant | Von Mises max 461.395 | fail max VM >
Alternating Stress | 230,698 | Su

Abutment | Von Mises max 766.356 | fail max VM >
Alternating Stress | 383,178 | Su

Sekil 26. Model 10’un Stres Degerlerinin Dagilimi

38



4.1.2. Vertikal Kuvvet Uygulanan Modellerin Modellerin Stres Analizi

Model 1: Titanyum Implant- Titanyum Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
3.317 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -63.282 N/mm? olarak 6l¢iildii. Implant
yiizeyinde élgiilen en biiyiik VMS degeri 234.521 N/mm? , abutment yiizeyinde 6lciilen en
biiyiik VMS degeri 264.874 N/mm? olarak 6lciildii. Alternating Stress degeri implant icin
117.261 N/mm?, abutment icin 132.437 N/mm? olarak hesaplandi. Implant émrii sonsuz
dongu (107 dongiden fazla), abutment émrii sonsuz dongii (107 donguden fazla) olarak
bulundu.

Tablo 14. Model 1’in Stres Degerleri

Olgiilen Deger Stres Omiir
K. Kemik | Pmax 3.317
Pmin -63.282
Implant | Von Mises max 234,521 | Sonsuz 6miir

Alternating Stress | 117,261

Abutment | Von Mises max 264.874 | Sonsuz 6mur
Alternating Stress | 132,437

Sekil 27. Model 1’in Stres Degerlerinin Dagilinu
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Model 2: Titanyum Implant- Zirkonya Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
3.047 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -61.626 N/mm? olarak Slgiildii. Implant
yiizeyinde élgiilen en biiyiik VMS degeri 191.512 N/mm? , abutment yiizeyinde 6lciilen en
biiyiik VMS degeri 277.248 N/mm? olarak élgiildii. Alternating Stress degeri implant icin
95.756 N/mm?, abutment icin 138.624 N/mm? olarak hesaplandi. implant émrii sonsuz
dongii (107 dongiiden fazla), abutment 6mrii sonsuz dongii (107 déngiiden fazla) olarak

bulundu.

Tablo 15. Model 2’nin Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omiir
K. Kemik | Pmax 3.047
Pmin -61.626
Implant | VVon Mises max 191.512 Sonsuz dmiir

Alternating Stress | 95,756

Abutment | Von Mises max 277.248 Sonsuz 6mdar
Alternating Stress | 138,624

Sekil 28. Model 2’nin Stres Degerlerinin Dagilimi
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Model 3: Zirkonya Implant- Zirkonya Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
5.167 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -69.440 N/mm? olarak Slgiildii. Implant
yiizeyinde élgiilen en biiyiik VMS degeri 474.389 N/mm? , abutment yiizeyinde 6lciilen en
biiyiik VMS degeri 505.793 N/mm? olarak élgiildii. Alternating Stress degeri implant icin
237.195 N/mm?, abutment icin 252.897 N/mm? olarak hesaplandi. Implant 6mrii sonsuz
dongii (107 dongiiden fazla), abutment 6mrii sonsuz dongii (107 déngiiden fazla) olarak

bulundu.

Tablo 16. Model 3’iin Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omiir
K. Kemik | Pmax 5.167
Pmin -69.440
Implant | VVon Mises max 474.389 | Sonsuz émiir

Alternating Stress | 237,195

Abutment | Von Mises max 505.793 | Sonsuz 6mur
Alternating Stress | 252,897

Sekil 29. Model 3’iin Stres Degerlerinin Dagilinm
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Model 4: PEEK Implant- Zirkonya Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
13.263 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -75.605 N/mm? olarak olgiildii.
Implant yiizeyinde Slciilen en bilyiilk VMS degeri 114.316 N/mm? , abutment yiizeyinde
dlciilen en biiyiik VMS degeri 478.466 N/mm? olarak olgiildii. Alternating Stress degeri
implant icin 57.158 N/mm?, abutment igin 239.233 N/mm? olarak hesaplandi. implant émrii
fail (max VM > S,), abutment 6mrii sonsuz dongii (107 déngiiden fazla) olarak bulundu.

Tablo 17. Model 4’iin Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omuir
K. Kemik | Pmax 13.263
Pmin -75.605

Implant | VVon Mises max 114.316 | fail max VM >
Alternating Stress | 57,158 | Su

Abutment | Von Mises max 478.466 | Sonsuz 6dmir
Alternating Stress | 239,233

Sekil 30. Model 4’iin Stres Degerlerinin Dagilim1
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Model 5: PEEK Implant- PEEK Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
14.642 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -78.091 N/mm? olarak olgiildii.
Implant yiizeyinde Slciilen en bilyiilk VMS degeri 255.272 N/mm? , abutment yiizeyinde
olciilen en biiyiik VMS degeri 255.693 N/mm? olarak olciildii. Alternating Stress degeri
implant icin 57.158 N/mm?, abutment igin 239.233 N/mm? olarak hesaplandi. implant émrii
fail (max VM > S;), abutment 6mri fail (max VM > S;) olarak bulundu.

Tablo 18. Model 5’in Stres Degerleri

Olgiilen Deger Stres Omiuir
K. Kemik | Pmax 14.642
Pmin -78.091

Implant | VVon Mises max 255.272 | fail max VM >
Alternating Stress | 127,636 | Su

Abutment | Von Mises max 255.693 | fail max VM >
Alternating Stress | 127,847 | Su

Sekil 31. Model 5’in Stres Degerlerinin Dagilim1
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Model 6: D4 Kemik- Titanyum Implant- Titanyum Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
23.265 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -67.574 N/mm? olarak olciildii.
Spongioz kemikte olusan maksimum asal stres degeri 13.688 N/mm? olarak, Minimum Asal
Stres degeri ise -5.064 N/mm? olarak élgiildii. Implant yiizeyinde 6lciilen en biiyilk VMS
degeri 249.554 N/mm? | abutment yiizeyinde 6lgiilen en biiyiik VMS degeri 284.541 N/mm?
olarak olciildii. Alternating Stress degeri implant i¢in 124.777 N/mm?, abutment igin
124.271 N/mm? olarak hesaplandi. Implant 6mrii sonsuz dongii (107 dongiiden fazla),

abutment 6mrii sonsuz déngii (107 déngiiden fazla) olarak bulundu.

Tablo 19. Model 6’nin Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omiir
K. Kemik |« Pmax 23.265
Pmin -67.574
S. Kemik | Pmax 13.688
Pmin -5.064
Implant | Von Mises max 249.554 | Sonsuz 6miir

Alternating Stress | 124,777

Abutment | Von Mises max 284.541 | Sonsuz 6mur

Alternating Stress | 124,271
|

\_/
'\
B

&

v

Sekil 32. Model 6’nin Stres Degerlerinin Dagilimi
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Model 7: D4 Kemik- Titanyum Implant- Zirkonya Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
23.234 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -64.268 N/mm? olarak olciildii.
Spongioz kemikte olusan maksimum asal stres degeri 12.863 N/mm? olarak, Minimum Asal
Stres degeri ise -4.950 N/mm? olarak élgiildii. Implant yiizeyinde 6lgiilen en biiyilk VMS
degeri 222.972 N/mm? , abutment yiizeyinde 6lgiilen en biiyiikk VMS degeri 300.491 N/mm?
olarak olciildii. Alternating Stress degeri implant i¢in 111.486 N/mm?, abutment igin
150.246 N/mm? olarak hesaplandi. Implant 6mrii sonsuz dongii (107 dongiiden fazla),

abutment émrii sonsuz déngii (107 déngiiden fazla) olarak bulundu.

Tablo 20. Model 7’nin Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omiir
K. Kemik |« Pmax 23.234
Pmin -64.268
S. Kemik | Pmax 12.863
Pmin -4.950
Implant | Von Mises max 222.972 | Sonsuz 6miir

Alternating Stress | 111,486

Abutment | Von Mises max 300.491 | Sonsuz 6mur
Alternating Stress | 150,246

Sekil 33. Model 7’nin Stres Degerlerinin Dagilimi
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Model 8: D4 Kemik- Zirkonya implant- Zirkonya Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
51.006 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -74.938 N/mm? olarak élgiildii.
Spongioz kemikte olusan maksimum asal stres degeri 15.035 N/mm? olarak, Minimum Asal
Stres degeri ise -5.945 N/mm? olarak élgiildii. Implant yiizeyinde 6lgiilen en biiyilk VMS
degeri 484.323 N/mm? | abutment yiizeyinde 6lgiilen en biiyiik VMS degeri 524.821 N/mm?
olarak olciildii. Alternating Stress degeri implant i¢in 242.162 N/mm?, abutment igin
262.411 N/mm? olarak hesaplandi. implant 6mrii sonsuz dongii (107 dongiiden fazla),

abutment 6mrii sonsuz déngii (107 déngiiden fazla) olarak bulundu.

Tablo 21. Model 8’in Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omiir

K. Kemik @ Pmax 51.006
Pmin -74.938

S. Kemik | Pmax 15.035
Pmin -5.945

Implant | \Von Mises max 484.323 | Sonsuz omiir
Alternating Stress | 242,162

Abutment = Von Mises max 524.821 Sonsuz 6miir
Alternating Stress | 262,411

Sekil 34. Model 8’in Stres Degerlerinin Dagilinu
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Model 9: D4 Kemik- PEEK Implant- Zirkonya Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
44.403 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise 79.417 N/mm? olarak olciildii.
Spongioz kemikte olusan maksimum asal stres degeri 17.804 N/mm? olarak, Minimum Asal
Stres degeri ise -10.090 N/mm? olarak &lgiildii. Implant yiizeyinde élciilen en biiyiik VMS
degeri 135.583 N/mm? , abutment yiizeyinde 6lgiilen en biiyiik VMS degeri 510.551 N/mm?
olarak 6lciildii. Alternating Stress degeri implant igin 67.792 N/mm?, abutment igin 255.276

N/mm? olarak hesaplandi. Implant 6mrii fail (max VM > S,), abutment 6mrii sonsuz dongii

(107 dongiiden fazla) olarak bulundu.

Tablo 22. Model 9’un Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omiir

K. Kemik ' Pmax 44.403
Pmin -79.417

S. Kemik | Pmax 17.804
Pmin -10.090

Implant | Von Mises max 135.583 | fail max VM >
Alternating Stress | 67,792 | Su

Abutment | Von Mises max 510.551 | Sonsuz 6mur
Alternating Stress | 255,276

Sekil 35. Model 9’un Stres Degerlerinin Dagilim1
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Model 10: D4 Kemik- PEEK Implant- PEEK Abutment

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte olusan maksimum asal stres degeri
44.227 N/mm? olarak, Minimum Asal Stres degeri ise -81.594 N/mm? olarak olciildii.
Spongioz kemikte olusan maksimum asal stres degeri 18.657 N/mm? olarak, Minimum Asal
Stres degeri ise -14.581 N/mm? olarak &lgiildii. Implant yiizeyinde élciilen en biiyiik VMS
degeri 280.207 N/mm? , abutment yiizeyinde 6lgiilen en biiyiik VMS degeri 270.455 N/mm?
olarak 6lciildii. Alternating Stress degeri implant igin 67.792 N/mm?, abutment igin 255.276
N/mm? olarak hesaplandi. implant 6mrii fail (max VM > S), abutment émrii fail (max VM

> Sy) olarak bulundu.

Tablo 23. Model 10’un Stres Degerleri

Olciilen Deger Stres Omiir
K. Kemik | Pmax 44.227

Pmin -81.594
S. Kemik | Pmax 18.657

Pmin -14.581

Implant | Von Mises max 280.207 | fail max VM >
Alternating Stress | 140,104 | Su

Abutment | Von Mises max 270.455 | fail max VM >
Alternating Stress | 135,228 | Su

=

Sekil 36. Model 10’un Stres Degerlerinin Dagilimi
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4.2.Yorulma Analizi Sonuclari

Yapilan Sonlu Elemanlar Stres Analizi sonucunda modellerdeki implant ve abutment
materyallerinin yorulma analizi i¢in maksimum ve minimum Von-Mises Stres degerleri
Olciildii. Bu ¢alismada, modellerde ¢igneme dongiilerinde materyallerdeki minimum Von-
Mises Stresi 0 MPa olarak belirlendi. Alternating Stress ve Mean Stress hesaplamasi formiil
yardimiyla hesaplandi. Alternating Stress sonuclar1 materyallerin S-N egrilerine gore

degerlendirildi.

Tablo 24. Oblik Kuvvet implant ve Abutment Alternating Stress Degerleri ve Yorulma
Analizi Sonuglar1

Implant = Abutment
Oblik Model ' Alternating =~ Alternating Implant Omrii Abutment Omrii
Stress Stress
1 t-t infinite life 5*10° dongil
2 t-z 409,162 infinite life infinite life
3 z-Z 304,277 530,369 infinite life fail
4 p-z 116,524 472,559 fail max VM > Su infinite life
5 223,187 378,953 fail max VM > Su fail max VM > Su
6 infinite life 108 dongii
7 417,851 infinite life infinite life
8 z-Z 304,652 533,942 infinite life fail
max VM > Sy
9 p-z 122,263 512,139 fail max VM >Su | < 10* déngli | (low cycle
fatigue)
10 p-p 230,698 383,178 fail max VM > Su fail max VM > Su

Model 1°deki titanyum implant 107 dongiden fazla omre sahipken titanyum

abutmentin dmrii 5.10° déngii olarak hesaplanmistir.

Titanyum implant ve zirkonya abutment ile olusturulan senaryo hem D1 hem de D4

kemik densitesinde 107 donguiden fazla dmre sahiptir.

Zirkonya implant ve zirkonya abutmenttan olusan Model 3 ve Model 8’de zirkonya
implantlar icin 107 déngiiden fazla &miir hesaplanmisken zirkonya abutmentlar igin

maximum Von-Mises degeri Sy degerinden biiyiik oldugu i¢in fail olarak kabul edildi.
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PEEK materyali ile olusturulan tiim senaryolarda uygulanan oblik kuvvet sonucunda
hem implant hem de abutmentlarin maksimum Von-Mises degeri PEEK materyalinin Sy

degerinden biiyiik oldugu i¢in fail olarak kabul edildi.

PEEK implant ve zirkonya abutment ile olusturulan Model 9’daki zirkonya
abutmentin Maksimum Von-Mises degeri zirkonya materyalinin (Yield Strengthinden) Sy

degerinden biiyiik oldugu i¢in low cycle fatigue olarak hesaplandi.

Tablo 25. Vertikal Kuvvet Implant ve Abutment Alternating Stress Degerleri ve Yorulma
Analizi Sonuglari

Implant = Abutment ' : :
Vertikal Implant Omrii Abutment Omrii
1 infinite life infinite life
2 138,624 | infinite life infinite life
3 252,897 | infinite life infinite life
4 239,233 fail max VM > Su | infinite life
5 fail max VM > Su fail max VM > Su
6 infinite life infinite life
7 150,246 | infinite life infinite life
8 262,411 | infinite life infinite life
9 | 255,276 fail | maxvM>su | infinite life
10 | fail | maxvmsse | fail | "M

Vertikal kuvvet sonucunda PEEK materyali ile olusturulan tiim senaryolarda hem

implant hem de abutment i¢cin maksimum Von-Mises degeri materyalin Sy degerinden biiyiik

oldugu i¢in fail kabul edilmistir.

Titanyum ve zirkonya materyalleri ile olusturulan ve vertikal kuvvet uygulanan tim

senaryolarda hem implant hem de abutment émrii 107 dongiiden fazla olarak hesaplanmustir.

Tablo 26. Titanyum, PEEK ve Zirkonya materyallerinin Se , Sy ve Su degerleri

Se 370 74 720
Sy 900 90,9 995
Su 950 95 1050
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4.3. Sonlu Elemanlar Stres Analizi Bulgularin Karsilastirilmasi

1,200,000
1,000,000
800,000
600,000

400,000

o =

-200,000
-400,000
Kortikal kemik Pmax Kortikal kemik Pmin Von mises implant Von mises abutment
Wt 204,062 -190,996 333,450 783,209
mtz 193,417 -183,814 279,424 818,324
mzz 212,024 -193,099 608,554 1,060,738
pz 248,023 -197,441 233,047 945,177
H pp 290,995 -212,423 446,373 757,906

Sekil 37. Oblik Kuvvet Uygulanan Modellerin D1 Kemik Densitesindeki Stres Degerleri

Sekil ?: Oblik Kuvvet Uygulanan Modellerin D4 Kemik Densitesindeki Stres Degerleri

1,200,000
1,000,000
800,000
600,000
400,000
200,000
0
-200,000
-400,000

Wt
Wtz
w2z
pz
Hpp

Sekil 38. Oblik Kuvvet Uygulanan Modellerin D4 Kemik Densitesindeki Stres Degerleri

ol

Kortikal
kemik Pmax

214,712
206,889
260,713
275,719
308,258

Kortikal
kemik Pmin

-202,094
-196,463
-215,174
-229,200
-240,528

bl

Spongioz
kemik Pmax

15,448
13,268
17,402
24,648
28,278
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Spongioz
kemik Pmin
-11,591
-9,524
-14,411
-14,095
-24,433

VVon mises

implant
341,604
281,513
609,304
244,526
461,395

VVon mises
abutment
798,673

835,701
1,067,883
1,024,277

766,356



Modellemelerde oblik yiliklemede, kortikal kemikteki Maksimum Asal Stres degeri
en yliksek D4 kemik densitesinde ve Model 10°da oldugu goriilmiistiir. En diigiik Maksimum
Asal Stres degeri ise D1 kemik densitesinde ve Model 2’dedir. Oblik yiiklemede kortikal
kemikteki Maksimum Asal Stres degerleri incelendiginde D4 kemikte D1 kemige oranla

stres degeri daha ytiksektir.

Modellemelerde oblik yiiklemede Minimum Asal Stres degerleri incelendiginde
Model 2°de en diisiikk oldugu goriilmiistiir. En yiiksek Minimum Asal Stres degeri ise D4
kemik densitesinde ve Model 10’dadir.

Modellemelerde oblik yiklemede, implanttaki Von-Mises stres degerleri
incelendiginde en yiiksek degerin D4 kemik densitesinde ve Model 8’deki zirkonya
abutmenta sahip zirkonyum implantta oldugu goriilmiistiir. En diisiik degerin ise D1 kemik
densitesinde ve Model 4’teki zirkonya abutmenta sahip PEEK implantta oldugu

gorilmiistiir.

Modellemelerde oblik ylklemede, abutmenttaki \Von-Mises stres degerleri
incelendiginde en yiiksek degerin D4 kemik densitesinde ve Model 8’deki zirkonya
abutmentta oldugu goriilmiistiir. En diisiik deger ise D1 kemik densitesinde ve Model 10’da

PEEK abutmenttadir.

600,000
500,000
400,000
300,000
200,000
100,000
A—
0 7))
-100,000
Kortikal kemik Kortikal kemik Von mises implant Von mises
Pmax Pmin abutment
Mt 3,317 -63,282 234,521 264,874
mtz 3,047 -61,626 191,512 277,248
7z 5,167 -69,440 474,389 505,793
pz 13,263 -75,605 114,316 478,466
M pp 14,642 -78,091 255,272 255,693

Sekil 39. Vertikal Kuvvet Uygulanan Modellerin D1 Kemik Densitesindeki Stres Degerleri
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600,000

500,000
400,000
300,000
200,000 l I
100,000
a=" W ———

0 -—' —

-100,000

Kortikal Kortikal Spongioz Spongioz Von mises Von mises
kemik Pmax kemik Pmin kemik Pmax = kemik Pmin implant abutment

W tt 23,265 -67,574 13,688 -5,064 249,554 284,541

Wtz 23,234 -64,268 12,863 -4,950 222,972 300,491

7z 51,006 -74,938 15,035 -5,945 484,323 524,821

pz 44,403 -79,417 17,804 -10,090 135,583 510,551

Hpp 44,227 -81,594 18,594 -14,581 280,207 270,455

Sekil 40. Vertikal Kuvvet Uygulanan Modellerin D4 Kemik Densitesindeki Stres Degerleri

Modellemelerde vertikal yuklemede, kortikal kemikteki Maksimum Asal Stres
degeri en yiiksek D4 kemik densitesinde ve Model 8’de oldugu goriilmiistiir. En diisiik
Maksimum Asal Stres degeri ise D1 kemik densitesinde ve Model 2’dedir. Vertikal
yiliklemede kortikal kemikteki Maksimum Asal Stres degerleri incelendiginde D4 kemikte
D1 kemige oranla stres degeri daha yiiksektir.

Modellemelerde vertikal yliklemede Minimum Asal Stres degerleri incelendiginde
D4 kemik densitesinde ve Model 10°da en yiiksektir. En diisiik Minimum Asal Stres degeri

ise D1 kemik densitesinde ve Model 2°de oldugu goriilmiistiir.

Modellemelerde vertikal yiiklemede, implanttaki Von-Mises stres degerleri
incelendiginde en yiiksek degerin D4 kemik densitesinde ve Model 8’deki zirkonya
abutmenta sahip zirkonyum implantta oldugu goriilmiistiir. En diisiik degerin ise D1 kemik
densitesinde ve Model 4’teki zirkonya abutmenta sahip PEEK implantta oldugu

gorilmiistiir.

Modellemelerde vertikal yuklemede, abutmenttaki Von-Mises stres degerleri
incelendiginde en yiliksek degerin D4 kemik densitesinde ve Model 8’deki zirkonya
abutmentta oldugu goriilmiistiir. En diisiik deger ise D1 kemik densitesinde ve Model 10’da
PEEK abutmenttadir.
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5. TARTISMA

Insan viicudunda gesitli sebeplerle olusan eksik parcalarin estetik ve fonksiyonunu
saglayacak sekilde restore edilmesi insanlik tarihi kadar eski bir konudur. Teknolojinin
gelismesiyle, dis eksikliklerinin giderilmesinde giinimizde modern endosseoz dental
implantlar kullanilmaktadir (101).

Branemark ve ark. osseoentegrasyon mekanizmasini tanimlamasiyla; titanyum, dis
hekimliginde dental implant materyali olarak kullanilmaya baslanmis olup yuksek basari
oranina sahiptir (32,102).

Giinumuzde titanyum ve alasimlari, implant tretiminde en sik kullanilan
materyallerdir ve dental implantolojide altin standart haline gelmistir. Guniumuzde
kullanilan titanyum dental implantlar, saf titanyuma (CpT1i), direnci arttrmak amaciyla
disik miktarda aliminyum ve vanadyum ilave edilmesiyle elde edilen Ti-6Al-4V (Ti-6
aluminum-4 vanadium) seklindedir (27). Titanyum materyali, genellikle mukozadan
gorilebilen koyu grimsi renk yansimasi yapmasi en buyuk dezavantajlarindandir. Bu
nedenle ince mukozal biyotip varliginda ve diseti cekilmelerinde estetigin bozulmasma yol
acabilir (103).

Titanyum implantlarin olas1 immiinolojik reasksiyonlara neden olmasi ve birtakim
estetik problemler olusturabilmelerinden dolayr implant materyellerine alternatif
gelistirilmistir(36). Zirkonya olarak bilinen zirkonyum dioksit, implante edilebilir bir
seramik olarak titanyuma alternatif bir malzeme olarak tanitilmistir(104). Vicutta inert
olduklar1 dusunilmektedir ve metalik implantlara kiyasla daha az iyon salinimi sergilerler
(105). Yitriyum oksit ile stabilize edilen zirkonya, yiiksek kirilma direnci sebebiyle dental
implant tedavilerinde en ¢ok tercih edilen formudur (106). Zirkonya materyali 200 GPa
degerindeki elastik modiili ile titanyuma gore daha rijit bir materyaldir. Zirkonya
materyalinin biyolojik agidan disetine uyumunun daha iyi oldugu ve titanyum materyaline
gore plak tutulumunun daha az oldugu belirtilmistir. Zirkonya implantlar dis rengine yakin
olmas1 nedeniyle titanyum implantlarin en buyiik dezavantaji olan dis eti kenarlarindaki
metalik renk yansimasini gostermemektedir. Bu nedenle dogala daha yakin bir gorintii

olusmasi zirkonya implantlarin avantajlarindandir (107,108).

PEEK materyali yuksek mekanik performans gosteren sentetik bir termoplastik
polimerdir ve 3.6 GPa elastik modiiliine sahiptir(45). Tip alaninda yaygin olarak kullanilan

PEEK materyali, titanyuma alternatif olarak basarili sonuglar gostermistir.
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Biyouyumlulugunun yiiksek olmasi nedeniyle PEEK; implant materyali, iyilesme basliklart,
gecici abutmentler ve implant destekli hibrit protezlerin uretimi igin kullanilmistir(47).
PEEK materyali biyolojik olarak inerttir. Suda ¢oziinmeme ozelligi ve diger maddelerle
etkilesimi dustiktur. Bu nedenle metallere kars1 alerjisi olan hastalarda uygun bir secenek
olabilir(109). Manyetik rezonans gorintillemeye (MRI) izin verir ve gesitli sterilizasyon
islemleri sirasinda bozulmaya dayaniklidir. PEEK materyalinin en onemli 6zelliklerinden
biri distk elastiklik modulidir ve bu o6zelligi sayesinde sabit protez tedavilerinde
kullanildig1 distinilmektedir. PEEK materyalinin distik maliyeti ve kolay islenebilir olmas1

sayesinde kullanim alani artmigtir (110).

Dogal dis koklerinin etrafinda bulunan periodontal ligamentler, dental implantlarin
etrafinda bulunmaz. Dogal diste periodontal ligament; kuvveti absorbe ederek ve dagitarak
kemikte olusacak stresleri azaltir. Fakat kemik ile implant direkt temas halindedir. Klinik
olarak, oklizal kuvvetler once proteze, sonra implant tarafindan kemige iletilir. Bu kuvvetler
fizyolojik sinir1 astiginda, peri-implant kemikteki stresler mikro catlaklara ya da bolgedeki
kan akimimi engelleyerek kemik rezorpsiyonuna sebep olmaktadir (111). Kemige iletilen bu
yiik; implant ve protezin materyali, implantin boyutlari, tasarimi, ve uygulandigi kemigin

yogunlugu gibi faktorlerden etkilenmektedir(54).

Dental implantloloji biyomekanigine bakis agis1 kazanmak igin en basta implant ve
cevresindeki kemigin davranmisini anlamak gerekir(112). Ancak, kemik ile implant ara
yiizeyinde yiklerin nasil olustugunu ve dagildigini, bu kuvvetlerin ¢cevre dokular ile implant
materyalleri tizerindeki etkilerini gostermek oldukga giigtiir. Cuinkii yiiklemenin tipi, miktart,
yonii, kemik hacmi ve yogunlugu, destek implantlarin sayisi, implantlarin agis1 ve protez tipi
gibi bircok faktor implant biyomekaniginin in vivo olarak incelenmesini karmasik hale
getirmektedir (112,113). Bu nedenle, implant restorasyonlarinin biyomekanigini anlamak
amaciyla caligmalarin bir model izerinde stres analiz yontemlerinden faydalanilarak
yapilmasi1 giindeme gelmistir. Bu yontemler igerisinde avantajlari dolayisiyla en sik
kullanilan yontem, sonlu elemanlar analizi olmustur (114). Bu nedenle bu galigmada
bruksizm hastalarinda farkli implant ve abutment materyallerinin D1 ve D4 kemik
densitelerinde olusturdugu stres ve implant-abutment materyallerindeki yorulma analizi

sonlu elemanlar metodu ile incelenmistir.
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Sonlu elemanlar stres analizi yontemi in vivo sartlarda olgiilmesi gui¢ olan kemik-

implant-ust yap1 sistemine ait gerilmelerin ol¢iilmesinde bir¢ok arastirmaci tarafindan
siklikla kullanilan yontemlerinden biridir (9,93,115-117).

Assuncao ve ark. sonlu elemanlar stres analizi yontemiyle, dental implantolojide bir
diger stres analiz yontemi olarak kullanilan fotoelastik yontemi kiyasladiklar1 ¢aligmanin
sonuglarina gore, nicel verilerde sonlu elemanlar stres analizi yontemine oranla fotoelastik
yontemin yetersiz kaldigmi bildirmislerdir(118). Sonlu elemanlar stres analizi yontemi
kullanilarak gercek yapiya oldukca yakin model elde edilebilmesi, karmasik geometrik
yapilara kolaylikla uygulanabilmesi, stres tipinin ve dagilimmin hassas bir sekilde

incelenebilmesi saglanmaktadir (119).

Karatasli, yaptigi calismada sonlu elemanlar stres analizi yontemi ile mekanik testleri
karsilastirilmali olarak incelemis ve her iki yonteme ait sonuglarin tutarh ve kiyaslanabilir
oldugunu belirtmistir(120). Belirtilen tiim avantajlarindan dolayr bu ¢alismada sonlu

elemanlar stres analizi yontemi kullanilmistir.

Ancak yapilan ¢alismalarda, dental restorasyonlarin gerilme analizleri i¢in 2 boyutlu

modellemenin yetersiz kaldigi sonucuna varilmustir.

Sonlu elemanlar stres analizi yontemi kullanilirken 2 boyutlu ve 3 boyutlu
modellemelerin yapilmasi: ¢alismanin hassasiyeti ve sonug¢larm dogrulugu agisindan
onemlidir. Modellenen yapilarin anatomik olarak duzensiz olmasi sebebiyle modellerin 3
boyutlu olarak hazirlanmasi ger¢ege daha yakin sonug elde edilmesini saglamaktadir(119).
3 boyutlu olarak hazirlanan modellerde on, on iki, on dort yizli elemalar

kullanilabildiginden ¢ok daha net sonuglara ulasilabilmektedir(121).

Sonlu elemanlar stres analiz yonteminde, gercege daha yakin sonuglar elde
edebilmek i¢in, dogal kemik dokular1 modellenmektedir. Bu kemik dokular1 modellenirken

bilgisayarli tomografi gibi dijital goriintilleme tekniklerinden faydalanilmaktadir(98).

Calismamizda klinik kosullara daha yakin olacagi dusiincesiyle, mandibulanin
anatomisini taklit edilebilmek igin “ The Visible Human Project” veri tabanindan alinan 0.1
mm kesitli bilgisayarli tomografi gorintiileri ile yapilan diizenlemelerle yeni ¢gene modelleri

hazirlanmistir(100).

Sonlu elemanlar analiz sisteminde kuvvet dagilimi her eleman igin ayr1 ayri

hesaplanacagindan, duyarli analiz yapilabilmesi i¢in modellemedeki eleman sayist onem
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tagimaktadir ve bu sayr mumkin oldugunca arttirilmaya calisilmalidir(92,112). Bununla
birlikte, eleman ve diigiim noktasi sayisi arttik¢a analiz siiresi de uzamaktadir. Bu nedenle
yapilan ¢aligmalarin pek ¢ogunda eleman ve diigiim noktasi sayist smirl tutulmakta veya
eleman ve dugumler ozellikle kuvvet uygulanan bolgelere dagitilarak diger bolgelerde
oldukga az sayida birakilmaktadir(122).

Materyalin 6zellikleri yap1 igerisindeki stres dagilimini buyuk ol¢tide etkilemektedir.
(98) Sonlu elemanlar analiz ¢alismalarinda modellemede kullanilan materyaller i¢in kabul
edilmis sabit bir elastisite modiilii ve Poisson orani bulunmamaktadir(123). Matematiksel
modellerde segilen materyaller igin belirlenmis sabit veriler olmamasi, sonuglari
cesitlendirerek, benzer galismalar arasindaki esas farkliligi olusturmaktadir. Bu sebeple,
caligmalarda kullanilan elastisite modiil degerlerinin canli dokularin elastisite modullerine
benzer olmasi, sonuglarn dogrulugu agisindan olduk¢a 6nem tasimaktadir(124). Bu
caligmada, kullanilan tiim materyaller igin ge¢miste yapilan ¢alismalarda siklikla kullanilan

degerler esas alinarak stres analizi gergeklestirilmistir.

Bazi ¢aligmalarda bu oranlar tek tip alinmistir. Ancak kemik kortikal ve spongioz
olmak iizere 2 ye ayrilir ve ¢genenin farkl bolgelerinde nicelik ve niteligi farklidir. Mandibula
posterior bolgede D1 kemik densitesi ve D4 kemik densitesi bulunur. Bu ¢alismada genel
olarak ¢ene kemiklerinin lokasyonlarina gore farkliliklar gézetilerek D1 ve D4 kemik

densitelerinde ¢alisma planlanmistir(56).

Anizotropik maddeler, uygulanan stres olgtimiinde farkli noktalarda farkli 6l¢im degerleri
sergileyebilirler. Ozellikle kemik dokusunda oldugu gibi, remodelling siireclerini iceren dinamik
dokular anizotropik ozellik sergilerler. Bu durum stres ol¢imiini zorlastirmakta ve elde edilen
verilerin hassasiyetini etkilemektedir. Bu durum homojen olmayan materyaller igin de
gecerlidir(124). Bu yuzden, literatirde de yapildigi gibi, bu sorunu gidermek ve ol¢imlerin
dogrululugunu her noktada esit kilmak i¢in kullan1lan materyaller homojen ve izotropik olarak
kabul edilmistir(125).

Sonlu eleman analizi ¢aligmalarinda kemigin yani sira, osseointegrasyon miktarinin
da tam olarak modellenmesi mimkiin olmamaktadir(126,127). Cuinkii 151k mikroskobu
altinda yapilan incelemeler neticesinde kemik-implant temasinin %100 oldugu diistiniilse
de, klinik olarak elde edilen histolojik veriler bunu gostermemektedir(98,128,129). implant
kemik arasi osseointegrasyon highir zaman % 100 olmamaktadir(122,130,131). Bu
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calismada, diger sonlu eleman analizi ¢alismalarina benzer sekilde implant %100

osseointegre kabul edilmistir.

Keyak ve ark., Huang ve ark. yaptiklar1 sonlu elemanlar analizinin dogrulugunu
belirlemek icin bir¢ok Kklinik calisma ile sonlu elemanlar analizi sonuglar1 karsilagtirilmis ve
homojen, izotropik ve %100 osseointegre kabul edilen varsayimlarin gercegi etkilemeyecek
kadar onemsiz oldugu belirtilmistir(132,133).

Modeller arasi kiyaslama yapildigi igin kas atagmanlar1 dikkate alimmamistir. Kemik

modelin her kenardan sabitlendigi kabul edilmistir.

Yikleme sekline gore statik ve dinamik olmak tizere iki ¢esit sonlu elemanlar stres
analizi yontemi bulunmaktadir. Dental implantin yorulma direncini sorgulayan statik
yiikkleme, sabit hizla gelen bir egik kuvvet karsisinda implantin biikiilme veya kirilma
direncini ortaya koyar. Wang ve ark. (134), dis sikma ve gicirdatma durumunda oldugu gibi
yavas mandibular hareketlerin simule edildigini diistindigtnden statik analiz yonteminin
kullanilmas1 gerektigini belirtmislerdir. Gore (116) , bruksizmi olan bireylerin simiile
edildigi sonlu elemanlar stres analizi ¢alismasinda statik yiikleme altinda analiz
gerceklestirmistir. Bu dogrultuda ¢alismamizda statik sonlu elemanlar stres analizi yontemi

kullanilmustir.

Cigneme kuvvetlerinin yon, siire ve buyikhik ag¢isindan degerlendirilmesi analizin
dogrulugunu etkileyen énemli faktorlerdendir(116). Dental implantolojide sonlu elemanlar
stres analiz yontemi uygulanirken, implantlarin sadece vertikal kuvvetlere maruz kalmadigi;
ayni zamanda horizontal ve vertikal kuvvet vektorlerinin birlesiminden meydana gelen oblik
kuvvetlere de maruz kaldigi ve bu oblik kuvvetlerin, vertikal kuvvetlere oranla daha yikic1
stres olusturdugu belirtilmistir(98). Sonlu elemanlar analiz g¢alismalarinda, kuvvetin
uygulanis sekliyle ilgili de farkli gorisler mevcuttur. Bazi galismalar kuvvet uygulamast igin
cusp-marjinal sirt iliskisini (135,136), baz1 ¢alismalar cusp-fossa iliskisini esas alirken
(10,129,137), bazi calismalar ise kuvvetleri direk santral fossadan uygulamayi tercih
etmektedir (138). Ozellikle tek dis eksikliklerinde restorasyonlarda olusturulmas: gereken
okliizal iligki cusp-marjinal sirt iliskisi seklindedir. Ancak bu iliskide restorasyona gelen
yukler komsu disler tarafindan da paylasilmaktadir(139). Bu nedenle ¢alismamizda, sadece
restorasyonun kuvvetleri karsilayacagi ve boylece sonuglarin daha objektif olarak elde

edilebilecegi bir senaryo hazirlayabilmek amactyla, cusp-fossa iliskisi tercih edilmistir.
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Calismamizda bruksizm esnasinda olusan parafonksiyonel hareketleri taklit etmek
amaciyla olusturulan tiim modellerde hem vertikal hem de oblik yonde kuvvetler
uygulanmistir. Okliizal dizleme dik yondeki kuvvet uygulanmasi dis sikmasini; oklizal
diizleme 30 derece olacak sekilde oblik yondeki kuvvet uygulamasi ise dis gidirdatma

esnasinda olusan kuvvet bileskesinin yoniini simiile etmektedir(140,141).

Sonlu elemanlar stres analizi ¢alismalarinin asil sonucunu belirleyecek olan ytikleme
kosulunun oblik yiikleme kosulu oldugu diistinilmektedir(142—-144). Bu disiincenin sebebi,
yikict kuvvetlerin esas olarak yatay kuvvetlerin olmasi ve dik yiikleme kosulunda ¢ok
belirgin olmayan asil yikic1 stres birikimlerinin oblik ytukleme kosulunda daha belirgin bir
sekilde meydana gelmesidir. Anitua ve ark. tarafindan yapilan bir ¢calismada, implantin aks1
disinda kuvvet uygulandiginda abutment vidasi igin stres ve kirikta belirgin bir artis rapor
edilmistir(145). Bununla birlikte, dikey yonde kuvvet uygulanmasinda devirici kol uzunlugu
sifir oldugu i¢in aks dist kuvvete oranla daha onemsiz oldugu bildirilmistir(145).

Bu tez calismasinda; literatiirdeki ¢alismalarin sonuglar1 ile uyumlu olarak, oblik
kuvvetler uygulanan modellerde, dik kuvvetler uygulanan modellere gore, hem dental
implant ve abutment tzerinde olusan Von Mises stres degerleri, hem de kemik tzerinde

olusan asal stres degerlerinin daha yiiksek oldugu gosterilmistir.

Cigneme sirasinda olusan kuvvetlerin buyuklhigu ile ilgili literatirde degiskenlik
gosteren veriler mevcuttur. Bu veriler cinsiyet, mevcut kas yapisi, kasin tonusu, yas, dis
eksikligi, parafonksiyonel alisgkanlik varligi, bruksizm ve agiz igerisinde yapilan 6lgim

yontemlerinin farklihigina gore degismektedir(146).

Dogal dislerde restorasyon varhigi kuvvetlerde degisiklige sebep olmamaktadir.
Erkeklerde ortalama maksimum 1sirma giicii 53.6-64.4 kg, kadmlarda ise 35.8-44.9 kg olarak
belirtilmistir. Ferrario (147), birinci buyik az1 dis bolgesindeki ortalama ¢igneme kuvvetini
bayan hastalarda 234.46 N, erkek hastalarda 306,07 N olarak belirtmistir. Bruksizmi olan
hastalarda yapilan ¢aligmalarda molar dislerideki maksimum 1sirma gucu erkek hastalarin

911 N, kadin hastalarda ise 569 N olarak saptanmustir(148).

Nokturnal( gece) bruksizmde maksimum 1sirma kuvveti 415 N, ditirnal bruksizmde
ise 775 N olarak belirtilmistir (149). Gore ve ark. bruksizmi olan bireylerin simile edildigi
calismalarinda mandibular kanin, birinci kiiciik az1 ve ikinci buyik azi bolgesine

yerlestirilmis implantlar tzerine 5 uyeli kopri modeli tizerine toplam kuvvet 1000 N olacak
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sekilde kuvvet uygulamislardir (140). Bu bilgiler dogrultusunda ¢alismamizda dikey yonde
toplam 1000 N, oblik yonde ise toplam 500 N olacak sekilde dinamik kuvvet uygulanmistir.

Misch kortikal kemikteki implant kemik kontagmimn trabekiiler kemige gore daha
fazla oldugunu, kortikal kemigin daha giiclii ve deformasyona karst direngli oldugunu
belirtmistir(150). Ayrica stresin kortikal kemikte yogunlagmasinin diger bir nedeninin de
implantin kortikal kemikle sadece kiigtik bir ylizeyinin temas etmesiyle ve implantin kalan
yiizeyinin ise sponjiyoz kemigin tamamen i¢inde olmasi sebebiyle daha genis bir temas

yiizeyine aktarilmasi ile de agiklanabilecegini diisinmekteyiz.

Basarili bir osseointegrasyon igin kemik kantitesi ve densitesinin de o6nemi
belirtilmistir (151). Kemik densitesi, implant-kemik temas miktar1 ile dogrudan iliskilidir.
Bunun sebebi temas yiizdesinin kortikal kemikte trabekiiler kemikten daha yiiksek
olmasidir(54). Densitesi yiiksek kemikte primer stabilitenin artmasi, osseointegrasyonu ve

dolayisiyla implant prognozunu artirmaktadir(151,152).

Literatiirde cekme stres degerlerinin en yiiksek gortildugt bolgelerin, rezorpsiyonun
ilk olarak baslayacagi bolgeler olarak kabul edilmistir (153,154). Stres yogunlugunun
implantin boyun bélgesinde en st yivlerde ve bu bolgeye komsu kortikal kemikte olustugu,
implantin orta ve apikal bolgesine dogru ise azaldigi bildirilmistir(155). Bu durum, kortikal
kemigin elastik modiliiniin daha yiiksek olmasi sebebiyle gelen kuvvetlerin buyik
¢ogunlugunu tasidiginin ve kuvvet uygulandiginda kemigin bir dayanak noktasi ve fulkrum
olarak gorev yaptigin1 gostermektedir. Calismamizda hem dikey hem oblik kuvvet
uygulamasi sonrasinda elde edilen veriler benzer ¢alismalarla uyumlu olup, gerilmelerin

implantlarin boyun bolgesinde ve gevreleyen kortikal kemikte yogunlastigini gostermistir.

Osteointegrasyon kaybi ve kemik rezorpsiyonu bakimindan basma kuvvetlerinin
daha 6nemli oldugu Lan ve ark.’nin yaptiklar1 ¢aligmalarinda belirtilmistir (156). Kemik
dokusu; tizerine gelen basma streslerine, ¢ekme streslerine gore daha dayaniklidir fakat
calismamizda, daha ayrintili degerlendirme yapabilmek amaciyla hem maksimum principle
stres (cekme) hem de minimum principle stres degerleri kullanilmigtir. Calismamizda, klinik
olarak anlamli degerlendirmeler yapabilmek i¢in, kemik dokusunun daha az direncli oldugu

maximum ¢ekme streslerinin detayli degerlendirilmesi yapilmustir.

Implanta gelen kuvvetlerin en ¢ok kortikal kemik tarafindan karsilandig1 ve daha
dustk oranda ise spongioz kemikte stres goruldigu belirtilmistir (157). Spongiy6z kemige

gore daha rijit yapisi, elastisite modulinun yuksekligi ve kemigin dis kisminda bulunarak
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kuvvetlerle ilk karsilasma bolgesi olmasindan dolayr en fazla stres kortikal kemik
tabakasinda gorulmektedir (158,159). Calismamizda kortikal kemikte olusan maksimum
cekme ve basma stresleri 308.258 MPa ve -240.528 MPa iken; spongioz kemikte olusan en
yiiksek ¢ekme ve basma stresleri 28.278 MPa ve -24.433 MPa’dir. Kortikal kemikte en
yiiksek ¢cekme stres degerleri PEEK implant ve PEEK abutment yerlestirilen modellerde, en
distik c¢ekme stres degerleri de titanyum implant ve zirkonya abutment yerlestirilen
modellerde olustugu belirlenmistir.

Kortikal kemik varligi ve kalinligi sonlu elemanlar analizinin sonucunu etkileyecek
onemli ozelliklerden biridir.(160). Clelland ve ark. yaptiklari sonlu elemanlar analizi
calismasinda; maksilladaki kemik miktarmm ve yapisinin stres dagilimi tzerine etksini
incelemislerdir. Kortikal kemik kalmligmm 1,5 mm’den 3 mm’ye artmasi sonucunda
kortikal kemikteki maksimum gerilme degerlerinin %350 oraninda azaldigini tespit
etmislerdir(161). Okumora ve ark. yaptiklar1 sonlu elemanlar analiz ¢alismasinda; kortikal
kemik mevcudiyetinin stres dagilimi tzerine etkisini incelemislerdir. Kortikal kemigin
bulunmadigi ve implantlarin sadece spongioz kemik tarafindan desteklendigi modellerde en
yiiksek stres degerlerini tespit etmislerdir(162). Bu ¢alismada da literatiir ile uyumlu olarak
tamamen kortikal D1 kemik densitesindeki kemikte, kortikal kemik kalinligin1 1.5 mm

almdig1 D4 kemik densitesinde gore daha diisiik asal stres degerleri bulunmustur.

Literatiirde yapilan ¢alismalarda primer stabilite ve implantlarin basari oraninin
kemik kalitesi ile birebir iligkili oldugu rapor edilmistir(163). D4 kemik densitesi ise D1’e
gore 10 kat zayiftir. D4 kemik densitesinde primer stabilite saglamak oldukca gugtiir(164).

Almeida ve ark. yaptiklar1 ¢alismada 4 farkli kemik yogunlugundaki modellerde
aksiyal ve bukkolingual kuvvetin olusturdugu stres dagilimini incelemislerdir. Sonug olarak
yiiklemelerde kemikteki en yiiksek stres degerlerinin D3 ve D4 kemik densitesinde
gorildigini bildirmislerdir. D1 ve D2 kemikte ise daha dustik stres konsantrasyonlari
izlenmistir. Gerilim degerleri agisindan en yiiksek degerin D4 kemikte olusurken degerlerin
D3, D2 ve D1 olacak sekilde sirayla azaldigini belirtmislerdir(165).

Benzer sekilde Lin ve ark. gesitli kemik tiplerine sahip modellerde implant-dis
destekli sistemler tizerinde yapmis olduklar1 ¢aligma sonuglarinda kemik yogunlugu
azaldikca kemikte meydana gelen Von Mises degerinin arttigini, ozellikle stres degerinin D4

kemik tipinde yuksek oldugunu belirtmislerdir(166)
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Lin ve ark. kemik yogunlugu arttik¢a stresin kemikte daha uniform yayildigini,
kemik kalitesi D1 den D4’e dogru azaldik¢a da kortikal kemik kalinlig1 azaldigindan stres
miktarmin daha yiksek bulundugunu belirtmislerdir. D4 tip kemikte ise ¢ok ince bir kortikal
tabaka olmasi ve trabekiiler kemigin hakim olmasi nedeniyle boyun bolgesinde meydana
gelen stresin ince bir kortikal tabakada yogunlastigindan daha ytksek degerler elde
edildigini belirtmislerdir(166).

Calisma bulgularmi degerlendirdigimizde her modelde D1 kemik densitesindeki
Maksimum ve Minimum Asal stres degeri D4 kemikten daha yiiksek degerde bulunmasi Lin

ve ark. yaptig1 belirttigi nedenlerle agiklanabilir.

Calismamizda kullandigimiz implant materyallerinin elastik modilleri; titanyum 110
GPa, zirkonya 200 GPa ve PEEK 3.85 GPa degerlerindedir(167,168). Kortikal kemigin
elastik modiilii ise 13.7 GPa, spongiyoz kemigin elastik modiilii 1.1 GPa degerindedir(169).
Titanyum ve zirkonya implant gruplarimiz kortikal kemige gore ¢ok daha yiiksek elastik

moduliine sahiptir.

PEEK implantlarin kemik-implant temas alanmin titanyum implantlara gore daha
distik oldugu belirtilmistir. PEEK implantlar, distk elastik modilii sayesinde tizerlerine
gelen kuvvetleri titanyuma gore daha homojen ve fazla miktarda etrafindaki kemige iletir,
bu sayede kendi tizerinde daha az stres olusmasini saglamaktadir(170). Sarot ve ark. yaptigi
calismada PEEK implantlarm kortikal kemikte, titanyuma gore daha fazla stres
olusturdugunu belirtmislerdir(171). Calismamizda da PEEK implant kullandigimiz grupta,
implanta gelen kuvvetlerin daha ¢ok cevre kemige iletilerek kortikal kemikte daha yiiksek
stres degerleri gorilmesine ve implantta daha diisiik stres degerleri gorillmesine neden

olmustur, bulgularimiz yapilan ¢aligmalarla paralellik gostermektedir.

Giingor ve ark. tarafindan yapilan ¢alismada st ¢ene 6n bolge kismi dissizlikte
zirkonya ve titanyum implant destekli sabit protezde; kemik, implant, abutment ve protez
uzerine gelen stresler arastirilmistir. Calismada, kortikal kemikte olusan stres degerlerti;
zirkonya implant kullanilan modellerde titanyum implant kullanilan modellere gore daha
diistik bulunmustur (114). Calismamizda kortikal kemikte olusan en yiiksek stresler, elastik
modiilii en disiik olan PEEK implant kullanilan modellerde tespit edilmistir. Kortikal
kemikte olusan en disuk stresler ise elastik moduli en yiiksek olan zirkonya implant

kullanilan modellerde tespit edilmistir. Titanyum implant kullandigimiz modellerde ise
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kortikal kemikte olusan stresler zirkonya ve PEEK implant kullanilan modellerdeki

degerlerin arasinda goralmustur.

Metaller veya bazi polimerler gibi siinebilir materyaller icin VVon Mises stresi onemli
bir kavramdir. Eger materyal tizerinde olusan maksimum Von Mises stres degeri, materyalin
akma dayanimini asarsa materyal iizerinde plastik deformasyon meydana gelir. Farkli
modellerde, uygulanan kuvvetler karsisinda implant boynunda olusan stres yogunluklarmnin
egilimini, daha once de yapilmis ¢alismalarla kabul gormts olan Von Misses stres degerinin
hem nicelik olarak hem nitelik olarak degerlendirilmesiyle belirlenir(113,172). Bu tez
caligmasinda; olusturulan butiin modellerde en yiiksek Von Misses stres degeri zirkonya
implant ve abutmentta, en distik Von Mises stres degeri ise peek implant ve abutmentta
gorilmistiir. Ancak PEEK materyalinin akma dayanimi bu degerlerin altinda oldugu i¢in
implant ve abutment basarisiz olarak kabul edilmistir. Oblik kuvvet altinda D1 ve D4 kemik
densitesindeki zirkonya materyalinin akma dayanimi abutment i¢in dl¢lilen Von Mises

degerinden diisiik oldugu i¢in basarisiz olarak kabul edilmistir.

Giingor ve ark. yaptiklar1 calismada, tist gene 6n bolge kismi dissizlikte zirkonya ve
titanyum implant destekli sabit protezde; kemik, implant, abutment ve protez tzerine gelen
stresler incelenmistir. Calismada, titanyum implant tizerine gelen VVon Mises stres degerleri
135.88 MPa, zirkonya implant tstiine gelen Von Mises stres degerleri ise 209.36 MPa olarak
bulunmustur. Zirkonyann elastik modiiki titanyuma gore daha yiiksek oldugu igin titanyuma

gore stresleri daha ¢ok kendi tizerinde biriktirdigini belirtmislerdir (114).

Choi ve arkadaglarinin mandibular birinci molar dis eksikliginde yapilan tek implant
icin sonlu elemanlar analizi sonuglarma gore zirkonya modeli, titanyum modeline gore
abutmentte daha yuksek von Mises stres degerleri sergilemistir. Buna ek olarak, Zirkonya
modeli, Titanyum modeline kiyasla implant cevresindeki destek kemigine stres iletimi
acisindan daha olumlu sonuclar gostermistir. Bu sonuglar, zirkonyanm yiiksek sertligi ve
elastik modulinden kaynaklanmaktadir, ancak stres degeri malzemenin kirilma
dayanimindan daha diisiiktiir. Bu nedenle, Zirkonya modelinin klinik kullanim i¢in yeterli

estetik ve stres modiile edici 6zelliklere sahip oldugu diistiniilebilir(173).

Eskitaggioglu ve ark. yaptigi sonlu elemanlar analiz ¢alismasi sonucunda, dayanakta
meydana gelen gerilmelerin en yiiksek degerlerinin, dayanak ve implant yapilarmin ust
bolimiinlerinde yogunlastigi tespit edilmistir(113,155). Koca ve ark. yaptigi ii¢ boyutlu

sonlu elemanlar analizi ¢aliymasinda dayanakta meydana gelen gerilmelerin
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konsantrasyonlarmin  implantlardaki gerilme degerlerinden daha yiksek oldugu
gorulmustir(113). Bu ¢alismada da abutmente ait elde edilen gerilme degerleri, oblik ve
vertikal kuvvet uygulanan tim modellerde implantlardan elde edilen gerilme degerlerinden
daha yiiksektir.

Tretto ve ark. SESA ile yaptiklar1 ¢galismada, ust ¢ene santral dis bolgesinde tip 3
kemige yerlestirilen titanyum implant tstiine titanyum abutment ile zirkonya implant iistiine
zirkonya abutmentin; kortikal kemikte, implantta ve abutmentte olusturduklari stresleri
incelemislerdir. Calismanin sonucunda zirkonya implant ve zirkonya abutmentta, titanyum
implant ve titanyum abutmenta gore daha fazla stres olustugunu ve zirkonya materyalinin
kullanildigi grupta titanyum materyalinin kullanildigi gruba gore D1 ve D4 kemik
densitelerinde daha duistik stresler olustugunu belirlemislerdir(174). Calismamizdaki farkli
implant yerlesimlerinde, titanyum implant ve zirkonya abutment kullandigimiz gruplarda
D1 ve D4 kemik densitelerinde diger gruplara gore daha diisiik degerde cekme ve basma

stresi bulunmustur.

Caglar ve ark. maksilla santral dis bolgesinde uyguladiklari titanyum implant iizerine
titanyum ve zirkonya abutment ve tek par¢a zirkonya dental implantin kemikte, implantta ve
abutmentte olusturduklar1 stresleri incelemislerdir. Titanyum implant ve zirkonyum
abutment modelinde implant ve kortikal kemik {izerinde olusan Von Mises ve kompresif
stresler Titanyum implant ve titanyum abutment modelinde goriilen degerlerden daha diisiik
bulunmustur. Zirkonya implantin kortikal kemikte en diisiik stresleri olusturdugu ve
zirkonya abutment implant ve kortikal kemikte titanyum abutmenta gore daha diisiik von

Mises ve kompresif streslere neden oldugunu bildirmistir(175).

Fabris ve ark. zirkonya, PEEK, karbon fiber takviyeli PEEK (CFR-PEEK) veya cam
fiber takviyeli PEEK'ten (GFR-PEEK) olusan tek parga implantlarla geleneksel titanyum
dental implantlarin biyomekanigini sonlu elemanlar yontemi ile degerlendirmek amaciyla
yaptiklar1 ¢aligmada diisiik elastik modiile sahip PEEK ve CFR-PEEK implantlarin kortikal
kemikte daha yiiksek stres olusturdugunu, titanyum implantin daha uygun stres dagilimi
sagladigin1 ve PEEK materyallerinin dayaniminin uzun vadeli klinik performans i¢in diisiik

oldugunu belirtmislerdir (176).

Caligmamizda statik analiz sonucunda titanyum materyalinin basarili PEEK
materyalinin basarisiz sonuglar sergiledigi gorulmustiar. Yorulma analizi sonucunda

tekrarlanan kuvvetlere maruz kalan materyallerde basarisizlik riski artmakta ve kirik
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meydana gelebilmektedir. Dolayisiyla bir materyalin dayanikliligi ve kirilma direncini o
materyalin basarisizlik gostermeden dayanabilecegi, tekrarlanan kuvvetlerin en tst seviyesi
belirlemektedir. Bu seviyenin belirlenebilmesi i¢in kullanilan yorulma deneyleri, strekli
tekrar eden mekanik, kimyasal ve termal sikluslarin meydana getirdigi etkileri in vitro
kosullarda taklit eden deneysel yontemlerdir(94). Bu nedenle ¢alismamizda, klinik kosullar1
daha iyi yansitabilmek igin, statik yik uygulamasina ilave olarak yorulma analizi yapilmis

ve implantlarda meydana gelen yorulma degerlerine bakilmistir.

Yorulma analizi ile her bir model i¢in kullanilan implantlarin uzun donem basarisi
kemiksel yap1 farkliliklar1 ile farkli implant materyallerinin yorulma o6zelligi g6z oniinde
bulundurularak incelenmistir. Elde edilen sonuglar, 1 yillik ¢igneme sayisi olan 383 250

siklus degerine bolinerek implantlarin ortalama klinik basar1 yili hesaplanmistir(177).

Literatiir incelendiginde dental implant materyallerinde sonlu elemanlar ile yorulma
analizi ¢alisma sayis1 yetersizdir. Bu ¢alismada titanyum, zirkonya ve PEEK materyallerinin
olusturulan senaryodaki parafonksiyonel kuvvetler sonucunda yorulma analizi ve déngusel

Omiirleri hesaplanmistir.

PEEK materyali i¢in dayanim smirini ge¢cen Von Mises stres degerleri (vMax > Sy)
sebebiyle statik analiz sonucu basarisiz olan implantlar ve abutmentler fail olarak kabul
edilmistir. Modellerde 6lciilen Von Mises stres degeri ile Alternating stres degeri Olciilerek
materyalin yorulma 6émrii hesaplanmistir. Dik ve oblik kuvvetler karsilastirildiginda oblik
kuvvetlerin implant ve abutment icin hesaplanan yorulma Omriinde belirleyici oldugu
goriilmiistiir. Oblik kuvvet altinda titanyum implant ve titanyum abutment modelinde
abutmenta gelen von Mises stres degeri ile Alternating Stres degeri hesaplandiginda
abutmentte D1 kemik densitesinde 5.10° dongii sonrasinda, D4 kemik densitesinde ise 10°
dongii sonrasinda yorulma oldugu hesaplanmistir. Oblik kuvvet altinda PEEK implant ve
zirkonya abutment modelinde, zirkonya abutmentin maksimum von Mises stres degeri
materyalin akma dayanimindan yiiksek oldugu i¢in (vMax > Sy) 10* donglden daha az

stirede yorulma oldugu hesaplanmustur.

Lindtner ve ark. vida gevsemesini ve dongiisel kuvvetlere karsi gosterdikleri
davranis1 degerlendirmek amaciyla standart titanyum vidalarla kargilastirmak i¢in karbon ile
giiclendirilmis PEEK (CFR-PEEK) ve polimetil metakrilat (PMMA) siman takviyeli CFR-
PEEK vidalar1 10 kadavranin lumbar vertebrasina yerlestirmislerdir. Standart titanyum

yerine CFR-PEEK kullanilmasi secilen test diizeneginde vida gevsemesini etkilemezken,

65



PMMA CFR/PEEK vidalarmin ankrajini artirdigimmi  belirtmislerdir(178). Bizim
calismamizda PEEK dental implant materyalinin fail olmasinin sebebi CFR-PEEK

materyaline gore daha diislik elastisite modiiliine sahip olmasi ile a¢iklanabilir.

Lommen ve ark. yaptigi calismada mandibula rekonstriiksiyonu i¢in fiber takviyeli
PEEK (f-PEEK), (PEEK), polieterketoneketon (PEKK) ve polifenilsilfon (PPSU) polimer
plaklarin mekanik yorgunlugunu degerlendirmek amaciyla sentetik madibulalara implante
edilmistir. Mekanik testte 300 N kuvvet uygulanan plaklarda; titanyum plakalar en yiiksek
yorulma dayanimini saglamasma ragmen, f-PEEK ve PEEK plakalar 250.000 ¢igneme
dongiisii boyunca basar1 gostermistir ve bu da mandibula rekonstriiksiyonu i¢in yeterli
mekanik dayanimi gosterdigini belirtmistir (179). Bizim ¢alismamizda, PEEK materyalinin

basarisiz olmasi1 parafonksiyonel kuvvetler uygulanmasi ile aciklanabilir.

Nakano ve ark. yaptiklar1 caligmada titanyum ve zirkonya abutmentler ile oblik ve
vertikal yiiklemenin implant bilesenleri tizerindeki etkilerini arastirmistir. Dayanaklar saf
titanyumdan (Ti grubu) ya da zirkonyadan (TZP grubu) yapilmistir. TZP grubunda, implant
govdesinde konfiglirasyon degisiklikleri gozlenmis ve abutment ylizeyinde Ti tespit
edilmistir. Oblik kuvvetin vertikal kuvvete gore daha yikici etkileri oldugunu belirtmiglerdir.

TZP grubunun Ti grubuna kiyasla klinik olarak dezavantajli oldugu 6ne siiriilmiistiir (180).

Gehrke ve ark. yaptiklar1 in vitro ¢alismada dongiisel kuvvet uygulamasindan 6nce
ve sonra zirkonya ve titanyum abutmentlerin mekanik davranisini degerlendirmistir. Yapilan
calismada titanyum implantlarda zirkonya abutment kullaninmmnm implant altigeninde
degisikliklere ve/veya kalic1 deformasyonlara neden olabilecegini belirtmistir. Ayrica,
abutmentlerin koselerinde stres, zirkonya abutmentlerde mikro kirilmalara ve ardindan
mikro bosluk olusumuna yol ac¢tigini bildirmistir(181). Bu galismada sonlu elemanlar
yorulma analizinde en basarili sonug titanyum implant ve zirkonyum abutment modelinde

bulunmustur.

Dik ve oblik kuvvet uygulanan tim modeller karsilastirildiginda ise; dik kuvvet
uygulanan tim implant modellerinden elde edilen kliniksel basar1 degerleri, oblik kuvvet
uygulanan modellerden daha ustiin bulunmustur. Oblik kuvvet uygulamasinin implantlarin

klinik basart siirelerini azalttigr gorilmistiir.

Implantlarin basarisinda diisik ve yiiksek kemik yogunluklarmi karsilastiran
arastirmalarda, implant basarisizligmm dusik yogunluklu kemikte daha fazla oldugu

bulunmustur(54,182). Bu klinik ¢alismalara paralel olarak calismamizda dik kuvvetler
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altinda distuk yogunluklu kemikte implantlarm klinik basar1 suresinin daha az oldugu
saptanmistir. Ancak, tasarlanan modellerde mandibular kemik yapisi maksilladan daha
yogun olmasima ragmen, dinamik oblik kuvetler altinda elde edilen sonuglar yukarida
bahsedilen ¢alismalardan farkli olarak, mandibular modellerdeki implantlarda daha ytiksek
basarisizlik gorilmesi seklinde ortaya ¢ikmustir. Bu sonug, kemik yapmin yogunlugunun
fazla olmasi dolayisiyla elastiklik modiiliiniin yiikkselmesi ve yapinin direncinin artmasinin
yanisira fonksiyonel kuvvetler karsisinda olusabilecek deformasyonlara karsi da dayanikli
olmasi ile iligkilendirilebilir(113). Chou ve arkadaslari, mandibular premolar bolgede iki
farkli (dusiik ve yiiksek) yogunluktaki kemik yapiya dar capli (3,5 mm) implantlar
yerlestirmis ve bu implantlara oblik olarak uyguladiklar1 100N’luk kuvvet sonrasi kemigin
davranigini sonlu elemanlar analiz ¢aligmasi ile incelemislerdir. Calismanin sonucunda da,
yiiksek yogunluklu kemigin elastikiyetinin diisik kemik yogunluguna gore ¢ok daha disiik
oldugunu tespit edilmistir(183). Calismamizda modellerden elde edilen yorulma deneyi
sonuglarmin, kemigin yogunlugu, bu yogunluga bagl olarak olusan yiiksek dayanimi ve
diistik elastikiyeti dolayisiyla, implantlar tizerine gelen oblik yiiklerin kemik yapida degil

implantlar tizerinde yogunlasmasi neticesinde ortaya ¢iktig1 dusiiniilmektedir.

Ayrica yorulma deneyinde oblik kuvvet uygulanan mandibular 6rnekler igerisinde en
basarisiz modelin PEEK implant modeli oldugu tespit edilmistir. Elde edilen bu sonucun ise,
PEEK ve titanyum materyallerinin ¢ekme dayanimi ve elastisite modiilii degerleri arasindaki

farkliliga bagli olarak ortaya ¢iktig1 distunilmistiir.

Calismamizin sonuglarina gore tim gruplarda kemik densitesi arttik¢a olusturulan
modellerin tim bilesenlerinde stres degerlerinin azaldig1 saptanmistir. Calismamizda elde
edilen veriler dogrultusunda bruksizmi olan hastalarda oklizal kuvvetlerin implant ve cevre
dokularinda olusturdugu stresleri azaltmak igin literaturde var olan dizenlemelere ilaveten
titanyum implant ve zirkonya abutment materyalin kullanilmasi onerilebilir. Ancak bu

konuyla ilgili daha fazla arastirma yapilmasina ihtiya¢ vardir.
Caliymanmin Limitasyonlar
1. Caliymada uygulanan kuvvetler bruksizm hastalarinda farklilik gosterebilir.

2. Mukoza ve periodontal doku materyal 6zellikleri ¢alismaya dahil edilmedi.
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3. Implantlar %100 osseointegre kabul edilmistir. Kemik homojen ve izotropik kabul
edildi. Vital dokularda bu miimkiin degildir. Ancak Keyak ve ark. belirttigi iizere

sonlu elemanlar analizi vital doku degerlerini yansitmada basarilidir(132).
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6. SONUC

Zirkonya abutment kullanilan tim modellerde hem kemikteki asal stres degerlerinde
hem de dental implantlardaki Von Mises stres degerinde azalma goriilmiistiir. Oblik
kuvvetlerde dahi titanyum implant Gzeri zirkon abutment uygulamasmin stres dagilimina
etkisinin olumlu olmasi sebebi ile bruksizm hastalarinda bu materyallerin kullanilmasmin

dongiisel kuvvetlerde daha uzun 6miire sahip olacagi belirtilebilir.

Tiitanyum implant ve titanyum abutment modelinin dental implantolojide siklikla
kullanilirken yapilan yorulma analizi sonucunda titanyum materyaline gore zirkonyanin
tekrarlanan kuvvetler karsisinda daha basarili sonug¢ vermektedir. Bu materyalin Kinik

uygulamada kullanimi gelecek vadetmektedir.
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