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TEŞEKKÜR 
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ÖZET 

 

BRUKSİZMLİ HASTALARDA PEEK, ZİRKONYUM VE TİTANYUM DENTAL 

İMPLANT MATERYALLERİNİN D1-D4 KEMİK DENSİTELERİNDE 

OLUŞTURDUKLARI STRES DAĞILIMLARININ SONLU ELEMANLAR 

METODU İLE İNCELENMESİ 

 

Amaç: Diş hekimliğinde SEA (Sonlu elemanlar analizi) ile yapılan ilk çalışma 

Ledley ve Huang tarafından 1968 yılında dişlerin üzerine gelen kuvvetlerin stres analizidir. 

Bu tarihten günümüze kadar bu yöntemin diş hekimliğinde kullanımı SEA’nın gerilme 

analizi ve stres analizi ölçümlerinde en uygun yöntem olarak görülmesi sebebiyle 

yaygınlaşmıştır. Bu çalışmanın amacı bruksizmli hastalara uygulanan dental implant 

tedavisinde alternatif olarak kullanılabileceği düşünülen poli eter eter keton (PEEK) ve 

zirkonya materyalleri ile altın standart olan titanyum materyalinin, implantta ve çevre 

kemikte oluşturduğu stresleri ve yorulma analizleri, sonlu elemanlar metodu ile 

kıyaslayarak değerlendirilmesi amaçlamıştır.  

Materyal ve Metot: Bu çalışmada, tek diş eksikliğinde mandibulada oluşturulan D1 

ve D4 tip alveol kemiği modellerine titanyum, PEEK ve zirkonyum implantlar 

tasarlanmıştır. İmplantlar üzerine titanyum, PEEK ve Zirkonya abutmentler seçilerek 20 

ayrı model oluşturulmuştur. Kuronların bukkal tüberkül eğimlerine implantın uzun aksıyla 

dik ve 30o açı yapacak 500 N oblik ve 1000 N vertikal kuvvet uygulanmıştır. Sonlu 

elemanlar stres analizi ile oluşan stres değerleri ve yorulma analizi hesaplanmıştır. 

Bulgular: D1 kemikte oluşan stres değerleri D4 kemikte oluşan stres değerlerinden 

daha düşük bulunmuştur. Oblik kuvvet uygulanan modellerde hem D1 hem de D4 kemik 

densitesinde daha yüksek stres değerleri göstermiştir. Von Mises stres değeri en yüksek 

zirkonya materyalinin kullanıldığı modellerdedir. PEEK materyalinde oluşan Von Mises 

stres değeri materyalin dayanım sınırını (Ultimate strength, Su ) aştığı için başarısız kabul 

edilmiştir. Zirkonya materyali ise yüksek akma dayanımına (Yield strength, Sy ) sahip 

olması sebebiyle diğer materyallere göre daha başarılı bulunmuştur. 

Sonuç: Zirkonya abutment kullanılan tüm modellerde hem kemikteki asal stres 

değerlerinde hem de dental implantlardaki Von Mises stres değerinde azalma görülmüştür. 



 vii 

Oblik kuvvetlerde dahi titanyum implant üzeri zirkon abutment uygulamasının stres 

dağılımına etkisinin olumlu olması sebebi ile bruksizm hastalarında bu materyallerin 

kullanılmasının döngüsel kuvvetlerde daha uzun ömüre sahip olacağı belirtilebilir. 

Tiitanyum implant ve titanyum abutment modelinin bruksizmli hastalarda daha 

güvenli olduğu düşünülürken yapılan yorulma analizi sonucunda titanyum materyaline 

göre zirkonyanın tekrarlanan kuvvetler karşısında daha başarılı sonuç verdiği akılda 

tutulmalıdır. 

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

Elemanlar, Yorulma Analizi 

 

  



 viii 

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 30o 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 Von 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  
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1. GİRİŞ ve AMAÇ 

Günümüzde teknolojik gelişmelerin ışığında dental implantlar parsiyel ve total diş 

eksikliklerinin rehabilitasyonunda önemli bir tedavi alternatifi haline gelmiştir. Bu yüzden 

implant tedavisinde başarı oranını arttırmak için tedavi prensiplerinde çok çeşitli 

düzenlemeler ortaya konulmuştur. İmplantların dizaynı ve yüzey özellikleri, dişsiz bölgelere 

yerleştirilecek ideal çap, boy ve sayıda implant kullanımı, implantlara gelen yüklerin en 

uygun şekilde dağılımı ve implant üst yapısına uygun materyal seçimi gibi konularda en 

ideal tasarımı yakalayabilmek için araştırmalar hala devam etmektedir.  

Çiğneme kaslarının gece ve/veya gün boyu sürdüğü aktiviteyle meydana gelen 

bruksizm, tekrarlayan diş gıcırdatmaları ve/veya diş sıkmaları olarak tanımlanmaktadır 

(1,2). Toplumda büyük oranda görülüyor olmasına rağmen hastalar bu alışkanlığının 

farkında değildirler. Bruksizm durumunda kas kuvvetinde artışa bağlı olarak dişlere gelen 

oklüzal kuvvetler artmaktadır. Bruksizme bağlı artan oklüzal yüklerden dolayı bireylerde 

temporomandibular eklem sorunları, dişlerde aşınmalar, restorasyon kırıkları ve dişlerde 

periodontal destek kaybı gibi sorunlar ortaya çıkmaktadır (3). Bruksizm durumunda oluşan 

bu sorunlara ilaveten bruksizmli bireylerde implant uygulamalarında ekstra özen 

gösterilmesi gerekmektedir. Aşırı oklüzal yükleme ve lateral kuvvetlerin etkisi sonucunda 

implant çevresinde kemik kaybı olabilmektedir (4).  

İmplant uygulaması bruksizmli bireylerde sınırlayıcı risk faktörü olarak kabul edilse 

de kesin bir kontrendikasyon olarak görülmemektedir (5,6). Bruksizmi olan hastalarda 

dental implant uygulamalarında uzun dönem başarıyı etkileyen faktörlerden biri implantın 

çapıdır. Yapılan çalışmalarda çapın artırılması ile mekanik kuvvetler sonucunda oluşan 

yorulmanın ve özellikle bükme kuvvetlerinin etkili bir şekilde azaldığı bildirilmiştir  (6,7). 

Farklı implant çaplarının gerilmeler üzerindeki etkinliğinin araştırıldığı bir çalışmada 

implant çapının 2 kat arttırılması sonucunda kırılma dayanımının 16 kat arttığı bildirilmiştir 

(8).  

Sonlu elemanlar stres analizi yöntemi dental implantoloji çalışmalarında sıklıkla 

tercih edilen ve in vivo şartlarda ölçülmesi güç olan kemik-implant-üst yapı sistemine ait 

gerilmelerin ölçülmesinde güvenilirliği olan bir yöntemdir (9). Stres analizinde amaç 

istenilen modelin gerçekte var olan modele mümkün olduğunca benzemesidir. Bununla 

beraber sonlu elemanlar stres analizi yöntemi gerçekte organizma üzerinde etkili olan 

kuvvetleri şiddet, yön ve tip olarak taklidini mümkün kılmaktadır (10).  
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Bu tez çalışmasında; dental implant materyaline alternatif olarak kullanılabileceği 

düşünülen poli eter eter keton (PEEK) ve zirkonya materyalleri ile altın standart olan 

titanyum materyalinin, implantta ve çevre kemikte oluşturduğu stresleri ve yorulma 

analizleri, sonlu elemanlar metodu ile kıyaslayarak değerlendirilmesi amaçlamıştır. Bu 

amaçla mandibulada oluşturulan D1 ve D4 tip alveol kemiği modelleri üzerinde farklı 

implant ve abutmentlerin materyallerinin, farklı okluzal yükler altında kortikal ve spongioz 

kemikte oluşturdukları stres değerleri ve yorulma analizi karşılaştırmalı olarak incelenmiştir.  
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2. GENEL BİLGİLER 

 

2.1.Dental İmplant 

2.1.1. Dental İmplantın Tanımı ve Tarihsel Gelişimi 

Dental implantlar, hastanın çeşitli nedenlerle kaybettiği dişlerin eksikliklerini 

gidermek, diş ve çevre dokularda meydana gelen kayıpları tedavi etmek amacıyla sabit veya 

hareketli protezler için mukoza veya periost altına yerleştirilen, kemik içinden ya da 

üzerinden proteze destek ve retansiyon sağlamak için kullanılan alloplastik materyallerdir 

(11–13). Ayrıca, Uluslararası standartizasyon kurumu (ISO) dental implantı; “mandibula ya 

da maksillada protetik uygulamaya destek sağlayacak, cerrahi olarak yerleştirilmiş 

materyal‟ şeklinde tanımlamıştır (14).  

Diş kaybı, hem fizyolojik hem de psikolojik olarak insanoğlunu etkileyen bir 

durumdur ve tarih boyunca diş kayıplarını telafi etmenin yolları aranmıştır (15). İlk olarak 

tam dişsiz hastaların tedavisinde kullanılan implantlar ilerleyen zamanlarda elde edilen 

başarılı sonuçlar neticesinde birçok alanda kullanılmaya başlanmış ve zaman içerisinde her 

türlü diş eksikliklerinde kullanılabilen bir tedavi seçeneği haline gelmiştir (16). 

Dental implantların uygulanmaları konusunda ilk uğraşların M.Ö 6000’li senelerde 

Orta Amerika’da Mayalar tarafından gerçekleştirildiği bilinmektedir. Arkeolojik kazılar 

sonucunda üst çene ve alt çeneye deniz kabukları, taşlar, tahta parçaları ve metallerin 

implante edildiği kafa kemiklerine rastlanılmıştır. İkinci yüzyıldan itibaren de hayvanların 

veya insanların dişleri yerleştirilmiştir. 1800’lerin başında Magglio çekimleri yeni yapılmış 

soketlere altından hazırlanan diş kökleri yerleştirmiştir. 1930’larda vitalyumdan (Cr-Co-Mo 

alaşımı) implantlar hazırlanmıştır. Hazırlanan bu implantlar uzun dönemde başarı gösteren 

ilk implantlar olarak bilinmektedir (17). 

Branemark ve ark. osseoentegrasyonun tanımını yaparak, osseoentegre olan 

implantların üzerinde, uzun dönemde gerçekleştirilen ilk klinik araştırmayı 1970’ li yıllarda 

sunmuştur (18). Osseoentegrasyon kavramıyla beraber, titanyum(Ti) implantların, birinci 

kuşak olan makineyle işlenmiş düz yüzeye sahip implantlar, devamında ise ikinci kuşak olan 

implantlar geliştirilmiş ve yüzey özellikleri üzerine çeşitli araştırmalara başlanmıştır (14,19). 

Günümüze kadar sürekli gelişim gösteren titanyum esaslı dental implantlardan, implant 

destekli protetik restorasyonlarda sıkça faydalanılmaktadır (14). 
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2.1.2. Dental İmplantların Sınıflandırılması 

2.1.2.1.Kemikle Olan İlişkilerine Göre İmplantlar:  

2.1.2.1.1. Endoosseoz (kemik içi) implantlar,  

Endosseoz implantlar, alveol kemik üzerinde uygun frezlerle hazırlanan yuvaya 

yerleştirilen implant türüdür. Kemiğin içinde tutunmayı sağlayan implant gövdesi ile proteze 

desteklik sağlayan implant dayanağından oluşmaktadırlar. Günümüzde halen en yaygın 

olarak kullanılan implant türüdür. Sabit ve hareketli protezlerde kullanılabilmektedirler (20). 

2.1.2.1.2. Subperiostal implantlar,  

Kemik üzerinde ve periosteumun altında çerçeve gibi seyrederek kemikten destek 

alan implantlardır. İlk olarak Dahl tarafından 1943’te uygulanmıştır. İntraosseöz 

implantların uygulanmasının zor olduğu ileri derece atrofik çenelerde kullanılabilen 

subperiosteal implantlarda okluzal stresler doğrudan kemiğe iletilmektedir. Mukoza 

üzerinden ölçü alınarak kişiye özel hazırlanan subperiosteal implantlar daha öncelerde 

metalden döküm yapılarak üretilmekteydi. Teknolojinin ilerlemesiyle CAD/CAM tekniği 

kullanılarak tomografi görüntüleri üzerinden üretilen yeni nesil subperiosteal implantlar 

tekrar gündeme gelmiştir (21). 

2.1.2.1.3. Transmandibuler (transosseoz) implantlar 

Mandibulayı boylu boyunca geçen transosteal pinler ile mandibula bazisine uzanan 

metal plaktan oluşmaktadır. İleri derecede atrofik mandibulalarda kullanılır ve ekstraoral 

yaklaşım ile uygulanmaktadır (22). 

 
Şekil 1. Dental implant tipleri(20) 
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2.1.3. Dental implant materyalleri 

2.1.3.1.Metaller ve alaşımları  

Dental implant sistemlerinin çoğu metal veya metal alaşımlardan yapılmıştır. 

Bunlara örnek olarak; titanyum, tantalyum ve alüminyum alaşımı, vanadyum, kobalt, krom, 

molibden ve nikel metalleri gibi örnek verilebilir. Bu malzemeler genel olarak toplam 

dayanımlarına bakılarak seçilir. Restorasyonlarda sıklıkla kullanılan altın, platin gibi değerli 

metaller ve bunların alaşımları dental implantlar için daha az kullanılır (23). 

Altın, palladyum, tantalyum, platin ve bu metallerin alaşımları da implant materyali 

olarak kullanılmıştır. Ancak bu materyaller inert olmadıklarından ve çok pahalı 

olduklarından dolayı günümüzde kullanılmamaktadır (24). 

Günümüzde implantların yapımında en sık kullanılan materyaller titanyum ve 

titanyum alaşımlarıdır (25). Titanyumun diğer implant materyallerinden farklı olarak 

kemiğin elastiklik modülüne daha yakın olması, kuvvet dağılımı açısından daha avantajlı ve 

kabul edilebilir olmasını sağlamaktadır (26). Saf titanyuma (CpTi) direnci arttırmak 

amacıyla düşük miktarda alüminyum ve vanadyum ilave edilmesiyle elde edilen Ti-6Al-4V 

(Ti-6 aluminum-4 vanadium) formu dental implantlarda en çok kullanılan şeklidir (27,28).  

Amerikan Test ve Malzemeler Derneği’nin titanyum sınıflandırmasına göre, 

titanyum demir ve oksijen içeriğine göre 5 gruba ayrılır. Tip 1, 2, 3, 4 saf titanyumu, tip 5 

titanyum ise vanadyum ve alüminyum ile alaşımı olan Ti-Al6-V4 materyalini temsil 

etmektedir. Tip 1 titanyum saflık derecesi en yüksek titanyum materyali iken, tip 4 titanyum 

en yüksek dayanıma sahiptir. Tip 5 titanyum; vanadyum içermesi nedeniyle saf titanyum 

tiplerine göre daha toksik olup, daha fazla iyon salınımına sebep olmaktadır. Titanyumun 

saflık derecesi azaldıkça, daha az kemik teması oluşturduğu bilinmektedir. Dental implant 

üretiminde genellikle Tip 2, Tip 4, Tip 5 titanyum materyalleri kullanılmaktadır (29). 

Son yıllarda tıbbi ve dental biyomateryal olarak titanyumun kullanımı, titanyumun 

mükemmel biyouyumluluk, korozyon direnci ve arzu edilen fiziksel ve mekanik 

özelliklerinden dolayı büyük ölçüde artmıştır. Günümüzde, titanyum ve alaşımları, parsiyel 

veya total olarak dişsiz olan hastaların tedavisinde dental implant materyali olarak altın 

standart olarak kullanılmaktadır (14,19,30). Titanyumun dental implant olarak 

kullanılmasındaki en önemli etken, yüzeyinde oluşan oksit tabakasının sert ve yumuşak 



 6 

dokularla direkt bağlantı kurabilmesidir (31). Titanyum dental implantların değerlendirildiği 

10 senelik klinik çalışmalarda, başarı oranlarının %86-95 olduğu belirlenmiştir (32–34).  

Titanyum biyouyumlu bir malzeme olarak kabul edilir. Ancak son klinik raporların 

ışığında; kalp pillerinde, kalça protezlerinde, cerrahi klipslerde veya osteosentezde, 

titanyumla ilişkili dermatit ya da granülomatöz reaksiyonlara sebep olması dolayısıyla, 

titanyum kullanımı ile ilgili alerji konusunda tartışmalar vardır. Kronik olarak düşük seviyeli 

metallere maruz kalma, zaman zaman metal hassasiyetine ve istenmeyen yan etkilere neden 

olabilir. Yapılan bir klinik çalışmada; üretici tarafından Tip 1 yüksek saflıkta titanyumdan 

(%99,64) yapıldığı öne sürülen dental implantların, alerjik bir reaksiyona sebep olduğunu 

ortaya koyuyor. Nadir durumlarda, bazı hastalarda dental implantlarda kullanılan 

titanyumun alerjik reaksiyona neden olabileceği anlaşılmaktadır (35).  

Korozyona dirençli olmasına rağmen, bazı çalışmalarda titanyum dental 

implantların, çevre dokularda ve rejyonel lenf nodlarında artmış titanyum konsantrasyona 

sebep olduğu belirtilmiştir ve ayrıca titanyumun tükürük ile temasında galvanik etkilerinin 

olduğu bildirilmiştir (36,37). Titanyum dental implant uygulamalarında; periimplant 

lezyonlara bağlı kemik kaybı ve dişeti çekilmeleri durumunda, titanyumun metalik 

renginden dolayı gri yansımalara sebep olup, estetik olarak kritik bölgelerde olumsuz 

sonuçlar gösterebilir (36,38). 

2.1.3.2.Seramikler 

Dental implant araştırmaları, implantların estetik görünümünü geliştiren ve aynı 

zamanda yüksek derecede biyouyumlu olan ve ağız boşluğunda mevcut kuvvetlere 

dayanabilen diş renginde implant materyalini keşfetmeye odaklanmıştır. İlk seramik dental 

implant, 1970’li yıllarda ilk seramik dental implantlar, alümina materyalinden üretilmiştir 

ve bu, yakın zamana kadar kullanılan tek seramik malzemeydi. Ancak, alüminanın düşük 

kırılma direnci gibi bazı biyomekanik problemlerden dolayı dental implant malzemesi olarak 

kullanımı terkedildiği ve alüminanın yerini günümüzde dental implantlar için titanyuma 

alternatif tek seramik materyal zirkonya almıştır (39). 

Zirkonya doğada, zirkonyumdioksit (ZrO2) ve zirkon mineralleri olarak 

bulunmaktadır. Oda sıcaklığında monoklinik fazda olan saf zirkonya; 1170o C ve 2370o C 

sıcaklıkları arasında, daha yoğun formu olan tetragonal faza geçmektedir. Zirkonyaya, 

stabilizatör oksitler ekleyerek, oda sıcaklığında tetragonal fazda kalması sağlanabilmektedir.  
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Zirkonyada oluşan çatlaklar ilerlerken seramik grenlerde oluşan stres, çatlak 

etrafındaki tetragonal taneciklerin monoklinik faza dönüşmesine neden olmaktadır. Bu faz 

değişimi zirkonyada %3-5’ lik bir hacim artışına sebep olmaktadır. Seramikler arasında 

zirkonyanın dental implant materyali olarak seçilmesinde, diğer seramiklerden daha yüksek 

dayanıklılığa ve kırılma dayanımına sahip olması sebep olarak gösterilebilir (40,41). 

Zirkonya; biyoinert ve rezorbe olmayan bir metal oksittir. Korozyona ve aşınmaya 

dirençlidir. Zirkonyanın oldukça üstün mekanik özellikleri vardır. Zirkonya, paslanmaz 

çeliğe benzer elastik modüle sahiptir. Vickers sertliği dental alaşımların 4-5 katı kadar olup, 

kırılma dayanıklılığı alümina esaslı seramiklerin iki katı ve lityum disilikat esaslı 

seramiklerin üç katıdır. Titanyum ile karşılaştırıldığında diş rengine benzer olmasından 

dolayı estetik özelliklere sahiptir ve titanyuma göre daha az plak afinitesi olduğu 

bilinmektedir (36,42,43). 

2.1.3.3.Poli eter eter keton (PEEK)  

İlk olarak 1978 yılında geliştirilen poli eter eter keton (PEEK); yarı kristalin, lineer, 

polisiklik, aromatik bir termoplastik materyaldir (44). PEEK’in meydana gelme reaksiyonu; 

eter eter keton monomerinin polimerize olması sonucu oluşan bir bis-fenolat alkilasyon 

reaksiyonudur (45,46). PEEK materyali; 1990’lı yılların sonuna doğru gelindiğinde, medikal 

olarak, ortopedik ve travma vakalarında plak olarak kullanılmıştır (47).  

CAD-Cam teknolojisi ve balmumu atık yönetimi ile ısı ve basınç altında dökülerek 

üretilebilen bu malzeme birçok olumlu özelliğe sahiptir. Hidrolize direnç gösterir, üstün 

mekanik özelliklere sahiptir ve yüksek sıcaklıklara dayanıklıdır. PEEK materyali ve 

bileşenleri incelendiğinde, toksik formda sitotoksisite, mutajenite, kanserojenlik veya 

immünojenite olduğuna dair kanıt bulunamamıştır. Biyolojik olarak inert bir malzemedir. 

Çeşitli sterilizasyon prosedürleri sırasında bozulmaya karşı direnç gösterir. Erime noktası 

280°C’den yüksek olduğu için sıcak sterilizasyon yöntemlerine uygundur (47,48).  

PEEK’in implante edilebilir, biyouyumlu bir materyal olarak geliştirilmesi için 

yapılan araştırmalar 1980’li yıllara dayanmaktadır. Yapılan yüzey modifikasyon çalışmaları 

sayesinde PEEK materyali hücresel cevabı arttırılacak şekilde geliştirildi. Koroziv direnci 

yüksek ve kimyasal dayanıklılığı güçlü olan bu materyal; alerjisi olan hastalarda, düşük 

alerjenik özelliklerinden dolayı implantlar açısından alternatif bir biyomateryal olarak 

düşünülmüştür (49).  
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Medikal alanda titanyuma alternatif olarak kullanılan PEEK materyalinin, ortopedide 

kullanımı oldukça yaygınlaşmıştır (50). PEEK materyalinin mekanik olarak önemli bir 

özelliği, 4 Gpa büyüklüğünde bir elastik modüle sahip olmasıdır (51). Kolaylıkla modifiye 

edilebilen PEEK; %30 karbonfiber takviyesiyle, elastik modülü 18 Gpa’a kadar 

yükseltilebilmektedir. %30 karbonfiber takviyeli poli eter eter keton (KetaSpireâ), kortikal 

kemik ile benzer elastisite modülüne sahip olmasından dolayı dental implant materyali 

olarak titanyumla kıyaslanabilir olduğu öne sürülmüştür (52). Invibio Ltd.(Thornton- 

Cleveleys, İngiltere) adlı firma tarafından üretimi yapılan %60 karbon fiber takviyeli poli 

eter eter keton(Endolignsâ) materyali; titanyumdan daha yüksek 150 Gpa elastisite modül 

değeriyle, PEEK bileşenleri için sertlik bakımından üst limiti oluşturur (53).  

2.1.4. Kemik dokusu ve Sınıflandırması 

2.1.4.1. Alveoler kemiğin hacimsel değerlendirilmesi  

Dental implant yerleştirilmesi planlandığında hastanın, alveoler kretin vertikal ve 

horizontal boyutlarının değerlendirilmesi gereklidir. Panoramik radyografi alveoler kretin 

vertikal boyut değerlendirilmesinde sıklıkla kullanılmaktadır. Maksillada vertikal boyut 

değerlendirilmesinde posterior bölgede, sinüs tabanı ile kret tepesi arası mesafe, anterior 

bölgede ise burun tabanı ile kret tabanı arasındaki  mesafe değerlendirilmelidir. Mandibulada 

ise; posteriorda mandibular kanal ile kret tepesi arasındaki mesafe, anteriorda simfizyal 

bölgenin alt sınırı ile kret tepesi arasındaki mesafe değerlendirilmelidir. Alveoler kretin 

vertikal yüksekliği implant yerleştirilmesine uygun ise horizontal olarak mesafeler 

değerlendirilmelidir. Horizontal boyut; alveoler kretin bukkal yüzeyi ile lingual veya palatal 

yüzeyi arasındaki mesafedir. İmplant alveoler krete yerleştirildiğinde; bukkalde ve lingualde 

en az 1 mm kemik dokusu kalacak kadar mesafe, yeterli horizontal mesafe olarak 

değerlendirilmektedir (54).  

Cawood ve Howell; 1988 senesinde yapmış olduğu çalışmayla, rezorbe maksilla ve 

mandibula sınıflandırması yapmışlardır. Rezorpsiyon aşamalarına göre 6 sınıfta 

değerlendirmişlerdir: (55) 

 Sınıf I: Dişli kret  

 Sınıf II: Diş çekiminden hemen sonraki alveoler kret  

 Sınıf III: Yeterli genişliğe ve yüksekliğe sahip, kalın, yuvarlak alveoler kret  
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 Sınıf IV: Yeterli yüksekliğe sahip bıçak sırtı şeklinde alveoler kret  

 Sınıf V: Yetersiz yükseliğe ve genişliğe sahip yuvarlak şekilli alveoler kret  

 Sınıf VI: Kupa şeklinde konkaviteye sahip aşırı rezorbe alveoler kret  

 

Şekil 2. Cawood-Howell Sınıflaması(55) 

 

Misch ve Judy alveoler kret hacmini sınıflandırırken; kretin vertikal ve horizontal 

boyutların yanı sıra, kemiğin oklüzal düzlemle yaptığı açı ve kron-implant oranı da kriter 

olarak kabul etmiştir. Misch ve Judy sınıflamasında kret hacimleri; ‘Abundant’(bol), ‘Barely 

sufficient’(kıtı kıtına yeterli), ‘Compromised’(sınırlı), ‘Defficient’(yetersiz) kelimelerinin 

baş harflerinden oluşan 4 divizyonda gruplandırılmıştır (54).  

 

Şekil 3. Misch-Judy Sınıflaması(56) 
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2.1.4.2.Alveoler kemiğin yoğunluğunun değerlendirilmesi  

Leckholm ve Zarb, 1985 yılında, panaromik radyograflar trabeküler kemiğe oranla 

kortikal kemik yapısını kriter alan bir sınıflandırma yapmışlardır (57).  

 Tip I Kemik Yapısı: Homojen kortikal kemik yapısıdır. Kan damarları sayısı az 

olduğu için entegrasyon süresi daha uzundur.  

 Tip II Kemik Yapısı: Kalın kortikal kemik içerisinde az miktarda trabeküler tabaka 

olan kemik yapısıdır. İmplant entegrasyonu için ideal kemik yapısı olarak bilinir.  

 Tip III Kemik Yapısı: İnce kortikal kemik içerisinde yoğun trabeküler kemik bulunan 

kemik yapısıdır.  

 Tip IV Kemik Yapısı: Çok ince kortikal kemik içerisinde düşün yoğunluklu 

trabükeler kemik bulunan kemik yapısıdır. Bu kemik yapısı implant entegrasyonu 

için en az uygun olan kemik yapısıdır.  

 

Şekil 4. Lekholm ve Zarb’a göre Çeneler İçin Dört Tipte Kemik Kalitesi(57) 

 

Misch; 1988 yılında, makroskopik olarak kortikal kemiğin ve trabeküler kemiğin 

karakteristik özelliklerini 4 grupta sınıflandırmıştır (58).  

 D1 Kemik Yapısı: D1 tip kemik, neredeyse tamamen kortikal kemikten oluşmuştur. 

Bu tip kemik yapısı mandibula anterior bölgesinde görülmektedir. Bu kemik tipi; kan 

damarları bakımından zayıf olmasına rağmen, yüksek oranda kemik-implant teması 

elde edilmektedir.  

 D2 Kemik Yapısı: D2 tip kemik, az miktarda trabeküler kemiği çevreleyen kalın 

kortikal kemik tabakası olan kemik yapısıdır. İmplant iyileşmesi için en uygun kemik 

yapısıdır. Genellikle bu tip kemik yapısı mandibula posteriorda görülmektedir.  
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 D3 Kemik Yapısı: D3 tip kemik, merkezinde yoğun trabüker kemiği çevreleyen ince 

bir kortikal kemik ile karakterizedir. Genellikle maksilla anterior bölgede görülmekle 

birlikte, mandibula posterior ve maksilla posterior bölgede de görülebilir. Kemik-

implant temas oranı, D2 tip kemiğe göre daha düşüktür.  

 D4 Kemik Yapısı: D4 tip kemik; kortikal kemik tabakasının olmadığı veya çok ince 

olduğu, tamamı trabeküler kemikten oluşan bir kemik tipidir. İmplant uygulamaları 

için en elverişsiz kemik yapısıdır. Kemik-implant temas oranı en düşük kemik tipi 

olması sebebiyle, seçilecek implantın yüzey özellikleri önem kazanmaktadır.  

 

Şekil 5. Misch Kemik Kalite Sınıflaması(59) 

 

 

Şekil 6. Misch’e göre kemik tipinin anatomik lokasyona göre sınıflandırılması(60) 

 

Kemik dokusunun yapısını, lamelli yapıdan oluşan spongioz ve daha yoğun yapıdaki 

kortikal dokular oluşturmaktadır. Kemiğin yapısındaki spongioz ve kortikal özellikler 

dokununyoğunluğunu tanımlamaktadır (61). Uygulanan implant tedavilerinde, implantın 

uygulandığı kemik dokusunun yoğunluğu, dokunun kalitesi implantın primer 

stabilizasyonda ve başarısında etkilidir. Bu nedenle, çenenin farklı bölgelerinde görülebilen 

kemik yoğunluklarının değerlendirilmesi implant tedavisinin başarısı açısından oldukça 

önemlidir (62). 
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2.2. Bruksizm 

2.2.1. Bruksizmin Tanımı  

Bruksizm, çiğneme sisteminin istemsiz olarak yaptığı diş sıkma, gıcırdatma ve 

aşındırma ile karakterize, gün boyu ve/veya gece ortaya çıkan parafonksiyonel aktivite 

şeklinde tanımlanmaktadır (1,2). Amerikan Orofasiyal Ağrı Akademisi (American Academy 

of Orofacial Pain) ise bruksizmi 2008 yılında; gece veya gündüz diş gıcırdatma ve sıkma ile 

karakterize, nokturnal veya diurnal parafonksiyonel aktivite olarak tanımlamaktadır (63).  

Gece uykuda oluşan bruksizm için genellikle ‘Uyku Bruksizmi’ (nokturnal bruksizm) olarak 

tanımlanırken; parafonksiyonel alışkanlık gündüz gerçekleştiriliyorsa “Uyanıklık 

Bruksizmi” (diurnal bruksizm) tanımı kullanılır (64,65). 

Bruksizm, tanı konması güç rahatsızlıklar arasındadır. Genellikle bireyler bu 

alışkanlıklarının farkında olmadıklarından teşhis için bireyin veya yakınlarının 

şikayetlerinin ek olarak, klinik belirtilere de dikkat edilmesi gerekmektedir. En sık 

rastlanılan bulgu çiğneme kaslarında ve çene ekleminde hassasiyet ve ağrı, çiğneme 

kaslarında yorgunluk hissi ve birey uyandığında ağız açmasında güçlük olarak bildirilmiştir 

(66). Diş gıcırdatma esnasında oluşan sesler oldukça yüksek olabildiğinden bazı durumlarda 

bireyin yakınları da durumun tespitinde rol oynayabilir. Çizelgede bruksizmin klinik 

belirtileri gösterilmektedir (67,68). Dişlerde aşınma, klinisyen tarafından kolaylıkla tespit 

edilebilecek bir belirti olsa da bu durumun bruksizm süresi, sıklığı, uygulanan kuvvet ve 

mine yapısı gibi faktörlerden de etkilenebileceği ve yaşa bağlı aşınma ile ayırt edilmesinin 

gerekliliği göz önünde bulundurulmalıdır (68).  

Günümüzde de bruksizmin teşhisinde altın standart olarak kabul edilen uyku 

labaratuvarında kullanılan polisomnografik yöntemle kesin tanı kritelerleri: 

 Gıcırdatma sesleri ile birlikte seyreden en az iki bruksizm atağı;  

 Bir saatlik uyku başına dörtten fazla bruksizm atağı; ve/veya saat başına 25’ten fazla 

bruksim atağı; ve/veya vaka başına 6’dan fazla çiğneme kası aktivite atağı varlığı 

şeklindedir (67).  

2.2.2. Bruksizmin Etiyolojisi 

Bruksizm üzerinde etkisi olabilecek etiyolojik faktörler henüz tam olarak 

bilinmemekte ancak son yıllarda araştırmacıların çoğu bruksizmin multifaktöriyel olduğunu 

ileri sürmektedir. Temel olarak multifaktöriyel etiyoloji periferal (morfolojik) ve santral 
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faktörler olmak üzere ikiye ayrılır. Periferal faktörler lokal/dental problemlerden, santral 

faktörler ise psikolojik ve sistemik (patofizyolojik/ nörofizyolojik) faktörlerden 

oluşmaktadır (69). 

Yapılan son derleme çalışmalarına göre, bruksizm etiyolojisinde morfolojik 

faktörlerin % 10, psikolojik faktörlerin % 20, patofizyolojik faktörlerin % 70 oranında etki 

ettiği belirtilmektedir (70).  

Bu parafonksiyonel alışkanlık, çeneyi kapatan kaslarda çift taraflı ve eş zamanlı 

kasılmalara sebep olmaktadır (71). Bruksizm esnasında gözlemlenen kuvvetler, eşdeğer 

çiğneme kuvvetlerine göre daha büyük zararı olan kuvvetlerdir. Bunun nedeni olarak 

bruksizm kuvvetlerinin genellikle izometrik oluşu, daha uzun sürmesi ve diş temasının stabil 

olmayan ve eksentrik bileşenleri de içermesi gösterilmektedir (72).  

Bruksizm alışkanlığına sahip bireylerde hem bu parafonksiyonel aktivite sırasında 

oluşan kuvvetlerde, hem de ısırma kuvvetlerinde sağlıklı bireylerde görülenden çok daha 

yüksek değerler elde edilmektedir. Attanasio, bu kuvvetin sağlıklı bireylerde yaklaşık 175 

psi olduğunu, bruksizme sahip bireylerde ise ortalama 300 psi değerinde kuvvetlerle 

karşılaşıldığını bildirmiştir (73).  

Aşırı okluzal kuvvetlerden dolayı oluşabilecek komplikasyonlar dikkate alındığında 

bruksizmi olan bireylerde tedavi öncesinde planlama aşamasına dikkat etmek 

gerekmektedir. Araştırmacıların bir kısmı bruksizmin implant başarısı açısından sınırlayıcı 

olduğunu belirtirken, implant tedavisi açısından kesin kontrendikasyon olduğunu gösteren 

bilimsel kanıt yoktur. Bu sebeple araştırmacıların çoğu toplumda yüksek oranda görülen 

bruksizm varlığında implant tedavilerinin planlanması ve bununla ilgili önlemler alınması 

gerektiğini savunmuşlardır (70,74).  

Bruksizm hastalarında lateral kuvvetlere karşı stres dağılımını dengelemek için 

implant üstü protezlerin oklüzal temas noktalarının implantın uzun eksenine merkezi 

yerleşim göstermesi, tüberkül eğimlerinin sığ hazırlanması ve okluzal tablanın daraltılması 

gerekmektedir (75). 

İmplant-kemik ara yüzeyini okluzal kuvvetlere karşı korumak ve stresi azaltmak için 

protetik üst yapı materyali olarak kuvveti absorbe edici malzeme kullanımı tavsiye 

edilmektedir. PEEK materyali elastik modülünün kemiğe daha yakın olması ve kuvveti 
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absorbe etme özelliğinin bulunması sebebiyle kemiğe daha az stres iletimi sağlamaktadır. 

Bu durum özellikle bruksizm alışkanlığı olan hastalar için önemlidir (76). 

2.2.3. Bruksizm Tedavisi  

Bruksizm tedavisinde amaç, dişleri istenmeyen okluzal kuvvetlerin zararlı 

etkilerinden korumak, diş sıkma/gıcırdatmayı azaltmak, çiğneme kaslarındaki ağrıyı 

azaltmak ve uyku kalitesini iyileştirmektir. Ancak bruksizm tedavisinde henüz etkili bir 

yöntem bulunamamıştır (77). Bruksizm etiyolojisi multifaktöriyel olduğundan tedavisinde 

de tek bir tedavi seçeneği yeterli olmayacaktır. Kişiye göre etken tespit edilip, ortadan 

kaldırılarak doğru yöntemin seçilmesi gerekir (78). Araştırmalar bruksizm tedavisinde 

konservatif yaklaşımın, hastaların yarısından fazlasında başarılı sonuçlar verdiğini 

göstermiştir (65). Konservatif tedavi yöntemleri; bilişsel davranış terapileri, biofeedback, 

hipnoz ve uyku alışkanlığıyla ilgili aile danışmanlığını içerir (79).  

Bruksizm tedavi yaklaşımı; psikodavranışsal yaklaşım (biofeedback, psikoanaliz, 

telkin, hipnoz, aşamalı rahatlama, meditasyon, uyku hijyeni, kötü alışkanlıkların önlenmesi), 

farmakolojik yaklaşım, oklüzal splintler ve diğer yaklaşımlar (fizik tedavi, akupunktur, 

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

Bruksizm tedavisinde kullanılan farmakolojik ajanlar; kas gevşetici ilaçlar 

(metakarbamol, benzodiazepine vb.), botulinum toksini, dopamin içeren ilaçlar, 

antikonvülsanlar ve antidepresan ilaçlardır (1). 

Botulinum Toksin A (botoks), Clostridium Botulinum’dan elde edilen bir 

nörotoksindir. Motor son plaklarda asetilkolin salınımını bloke ederek istemsiz kas 

kontraksiyonlarını önler ve kasın inaktivasyonunu sağlar. Masseter ve/veya temporal 

kaslarına intramuskuler enjeksiyonla uygulanır ve etkisi 3-6 ay süresince devam etmektedir 

(81). 

Bruksizm tedavisinde en sık kullanılan yöntemlerden biri de okluzal apareylerdir 

(okluzal splint). Dişleri aşınmaya karşı korur ve çiğneme kaslarının aktivitesini azaltır. 

Ayrıca yapılan bazı SEA çalışmalarında sabit implant üstü restorasyonlarda okluzal aparey 

kullanımının implant ve kemiğe gelen stresi azalttığıda belirtilmektedir (82,83). 
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2.3.Stres Analizi 

2.3.1. Gerilme (Stres)  

Bir cisme dışarıdan bir kuvvet uygulandığında, kitle içerisinde zıt yönde ve eşit 

miktarda bir direnç meydana gelir. Stres olarak adlandırılan bu direnç; birim alandaki kuvvet 

olarak tanımlanır ve birimi Pascal’dır (P=N/m2).  

 Stres (S) = Kuvvet (F) / Alan (A)  

Gerilme vektöreldir. Büyüklük ve yön ile tanımlanmaktadır. Yön açısından kuvvetin 

uygulanması sonucu cisimde temel olarak uzama, sıkışma ve makaslama şeklinde üç tip 

gerilme oluşabilir. Genellikle üç tip gerilme bir arada meydana gelir (84–86).  

 Çekme stresi (Tensile stress); bir cisme aynı doğrultuda fakat farklı yönde 

uygulanan, cismin moleküllerini birbirinden ayırmaya zorlayan kuvvet veya 

kuvvetlerin uygulanmasıyla oluşur.  

 Sıkıştırma stresi (Compressive stress); bir cismi sıkıştırmaya veya kısaltmaya 

çalışan, cismin moleküllerini birbirine yakınlaştıra, aynı doğrultuda fakat zıt 

yönlerdeki kuvvetlerin uygulanmasıyla oluşur.  

 Makaslama stresi (Shear stress); bir cismin moleküllerinin birbiri üzerinde yüzeye 

paralel kaymaya zorlayan, cisme farklı seviyelerde, zıt yönde uygulanan iki kuvvetin 

uygulanması ile oluşur (85,86).  

2.3.2. Gerinim (Strain)  

Gerinim; bir cisme herhangi bir kuvvet uygulandığında meydana gelen uzunluktaki 

değişimin başlangıç uzunluğuna oranıdır. Ölçü birimi ve simgesi yoktur. Gerinim bir kuvvet 

değil bir büyüklüktür. 

 Ancak oransal bir değer olduğu için birimi yoktur. 

Gerinim=Deformasyon (Boyuttaki değişim)/Başlangıç boyutu=(L-L0)/L0=ΔL/L0  

Gerinim elastik ve plastik olmak üzere 2’ye ayrılır. Elastik gerinimde (elastik şekil 

değiştirme) kuvvet ortadan kalkınca cisimdeki deformasyonda ortadan kalkar ve cisim 

orjinaline geri döner. Plastik deformasyonda ise geri dönüşüm olmaz, kalıcı deformasyon 

meydana gelir. Plastik gerinimde eğer cisme uygulanan kuvvet, cismin dayanabileceği 

gerilme kuvvetinden fazla ise, cisimde kopma veya kırılma şeklinde deformasyonlar 

meydana gelir (87).  
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Elastik cisimlerde stres uygulamasıyla doğru orantılı olarak cisimde şekil değişikliği 

oluşuyorsa bu cisimlere lineer elastik cisim denilir. Belirli yük sınırları içerisinde cisimde 

gerilme-gerinim ilişkisi doğru orantılıdır ve bu “Hooke Kanunu”olarak bilinmektedir. Lineer 

elastik cisimlerde young modülü sabittir (88).  

2.3.3. Asal (Principle) stres 

Bir cisimdeki gerilmeler etkiledikleri yüzeye teğetse kayma (makaslama) 

gerilmeleri, etkiledikleri yüzeye dikse normal gerilmeler olarak adlandırılır. Tüm 

düzlemlerde gerilmeler sadece normal gerilme ise ve kayma gerilmeleri sıfır ise asal 

gerilmeler olarak adlandırılır.  

Asal stres (gerilme) üçe ayrılır;  

 Maksimum asal gerilme: En yüksek çekme (tensile stress) gerilmesini ifade eder, 

pozitif değerdedir.  

 Ara asal gerilme  

 Minimum asal gerilme: En yüksek baskı (compressive stress) gerilmelerini  

ifade eder, negatif değerdedir.  

Analiz sonucunda elde edilen pozitif değer çekme gerilimini, negatif değer baskı 

gerilimini belirtir. Stres elemanında mutlak değeri büyük olan gerilme etkili olan gerilmedir 

ve değerlendirilmesi gereken stres tipidir  (56,89).  

2.3.4. Von misses stresi  

Von Mises stresi, kuvvet uygulanan cisimde genel stres yoğunluğunu ifade eder ve 

stres dağılımı, toplam yük aktarımı hakkında bir izlenim verir. Renk skalası ile gösterilir. 

Çekilebilir (ductulity) materyallerde önemlidir (90,91).  

2.3.5. Yield stres (oransal sınır – akma dayanımı)  

Oransal sınır, gerilimin gerilmeye oranı kuralının dışına çıkmadan bir materyalin 

dayanabileceği en büyük gerilme olarak ifade edilir. Bu sınırı aşan gerilimlerde yapıda 

kalıcı bir deformasyon oluşacaktır. Yield stresi denilen bir stres parametresi çeşitli 

materyallerin karşılaştırılmasını kolaylaştırır. Yüksek yield stresine sahip bir materyalde 

daimi deformasyon oluşması zor denebilmektedir (92).  

Elastisite modülü bir materyalin katılık ve sertliğinin ölçümünü ifade ederken, 

oransal sınır da kalıcı olacak şekilde değişiklik olmaksızın materyalin gerilmeye 
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uğrayabilme özelliği olarak tanımlanmaktadır. İdealde her kisininde değerlerinin yüksek 

olması gerekmektedir (93). Ultimate strength (dayanım sınırı) cismin kırılmadan 

(kopmadan) dayanabileceği son noktayı göstermektedir. Bu noktadan sonra cismin 

molekülleri arasında bir kopma oluşmaktadır (94).  

 
Şekil 7. Stres-Strain Grafiği 

 

2.3.6. Elastisite modülü  

Elastisite modülü, gerilmenin gerinime oranı olarak tanımlanır ve Young modülü 

olarak da bilinir.  Birimi Pa’dır. Yük altındaki bir malzemenin yük uygulanmadan önceki 

duruma kıyasla şeklini ne oranda değiştirdiği gerinim olarak ifade etmektedir. Gerilim ise 

stres değeridir. Yani bir cisme yüksek oranda stres uygulandığında şekil değişikliği çok az 

meydana getirilirse o cismin elastisite modülü (Young modülü) yüksektir (91). Elastisite 

modülü, bir cisim için ne kadar büyük ise, o cisim daha rijittir (95).   

2.3.7. Poisson oranı  

Poisson Oranı elastik sınırlar içerisinde lateral gerilmenin aksiyel gerilmeye oranı 

olarak tanımlanır. Bu değer; materyalden materyale göre, -1 ile 0,5 arasında farklılık gösterir 

(96).  

2.3.8. İzotropi - Homojenite - Lineer Elastisite  

Cisimlerin; uzayda x,y,z eksenlerinde aynı elastikiyete sahip olması durumuna 

izotropi denir. Bu cisimler; poisson oranı ve elastik modül değerleriyle ifade edilebilir. 

Homojenite kavramı; cismin her noktasında aynı mekanik özelliklere sahip olması ile 
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tanımlanır. Lineer elastisite kavramı; cismin geriniminin etki eden kuvvetler altında orantısal 

olarak değiştiğini anlatır (97).  

2.3.9. Stres Analiz Yöntemleri  

Stres analiz yöntemleri; bir cisme gelen kuvvetlerin, cisim üzerinde nitelik ve nicelik 

olarak stresi analiz etmeyi amaçlayan ve pratik uygulamalardan önce, cismin dayanımını 

ölçmeye ve önlemler almaya yardımcı olan analiz yöntemleridir (97).  

Diş hekimliğinde kullanılan stres analiz yöntemleri aşağıda listelenmiştir:(97)  

 Gerilimölçer analiz yöntemi.  

 Fotoelastik analiz yöntemi.  

 Holografik interferometre analiz yöntemi.  

 Kırılgan vernikle kaplama yöntemi.  

 Termografik kuvvet analizi.  

 Radyotelemetri.  

 Sonlu elemanlar stres analiz yöntemi.  

Sonlu elemanlar analizi; 1960’lı yılların başlarında, havacılık ve uzay endüstrisinde, 

ısı transferi, sıvı akışı, kütle taşımacılığı ve elektromanyetik konularındaki yapısal 

problemleri çözmek için geliştirildi(89). İmplant diş hekimliğinde, ilk defa 1976 yılında 

Weinstein ve ark. kullanılmıştır(90). 1980’lerden bu yana implant diş hekimliğinde; implant 

ve çevre kemikte oluşacak streslerin değerlendirilmesinde, sonlu elemanlar analizinin 

kullanımı oldukça yaygınlaşmıştır (98).  

Sonlu elemanlar analiz yöntemi, bütün bir yapının daha ufak parçalara bölünmesi ve 

analitik şekilde modellenmesi ile uygulanır. Bu yöntem, karışık yapıların daha basit alt 

gruplara ayrılarak, her bir grubun ayrı olarak hesaplanması şeklinde uygulanmaktadır. 

Böylece analizi in vitro veya in vivo ortamda çok zor olan kemik-implant-protetik parça 

kompleksinin ara yüzlerindeki davranışları çözümlemeyi kolaylaştırır (98). 

Modelleme sisteminde, noktalar bir araya getirilerek düğümleri(nod), düğümlerin bir 

araya gelmesi ile de ağ(mesh) yapıları oluşturur. Bu oluşan ağ yapı, uygulanan kuvvete 

cismin nasıl cevap vereceğini belirleyen yapıdır. Düğüm noktaları ise meydana gelen 

stresleri yansıtır. Modelleme işlemi yapıldıktan sonra düğüm noktalarından birbirine 

bağlanan daha basit geometrik şekiller oluşur. Bunlara eleman denir. Uygulanan kuvvet, her 

eleman için ayrı ayrı değerlendirilir. Bu yüzden daha hassas bir analiz gerçekleştirmek için 
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eleman sayısını artırmak gerekir. Sonlu elemanlar analizi yönteminde, çizgisel elemanlar, 2 

boyutlu katı elamanlar ve 3 boyutlu katı elemanlar kullanılmaktadır (99). 

Oluşturulan modelin analizi yapılabilmesi için bazı verilerin tamamının bulunması 

gereklidir (99).  

 Cismin geometrik koordinatları  

 Cismin geometrisi ve boyutu  

 Materyallerin poison oranları ve Young modülü  

 Uygulanacak olan kuvvetler  

 Modelin sınır koşulları  

 Uygulanacak analiz tipi  

Sonlu elemanlar stres analizinde; modellerin farklı yükleme koşullarındaki analizi 

sonucu farklı değişkenlere ilişkin veriler elde edilebilir. Bu veriler asal gerilimler, aksiyal 

gerilimler, yer değiştirme değerleri, deformasyon değerleri veya eşdeğer gerilimler olabilir. 

Veriler değerlendirilirken incelenen materyalin mekanik özellikleri göz önüne alınır. Kemik 

gibi kırılgan materyaller için asal gerilim değerleri önemlidir. Bu verilerden elde edilecek en 

yüksek asal gerilim (maximum principal stress) modelde oluşan en yüksek çekme stres 

değerini, en düşük asal gerilim (minimum principal stress) ise modelde oluşan en yüksek 

sıkışma tipi gerilimi ifade eder. Sünek materyaller için ise Von Misses stres sonuçları 

önemlidir. İmplant materyali olarak kullanılan titanyumda oluşan streslere bakılırken 

özellikle Von Misses stresleri değerlendirilir. Ayrıca Von Misses değerleri genel olarak tüm 

yapıda oluşan stres değerleri hakkında da fikir vermektedir (99).  
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3. GEREÇ ve YÖNTEM 

Bu çalışma Karadeniz Teknik Üniversitesi Diş Hekimliği Fakültesi ve Tinus 

Technologies iş birliğiyle gerçekleştirilmiştir. 

Üç boyutlu ağ yapısının düzenlenmesi ve matematiksel anlamda uygun katı ağ 

yapısına dönüştürülmesi, Üç boyutlu sonlu elemanlar analizi modellerinin oluşturulması ve 

sonlu elemanlar stres analizi işlemi; 2.40 GHz saat hızında INTEL Xeon E-2286 işlemcili, 

64 GB ECC belleğe sahip HP iş istasyonlarında gerçekleştirilmiştir.  

Tomografi verisinden kemik modelin elde edilmesi 3DSlicer yazılımında yapılmıştır.  

Tomografi verisinden stl modelin elde edilmesi 3DSlicer yazılımında yapılmıştır. 

Tersine mühendislik ve üç boyutlu CAD faaliyetleri ANSYS Spaceclaim yazılımı, katı 

modellerin analiz ortamına uygun hale getirilmesi ve optimize ağ örgüsünün oluşturulması 

faaliyetleri ANSYS Workbench yazılımı ile gerçekleştirilmiştir; oluşturulan sonlu elemanlar 

modellerinin çözümü için LS-DYNA çözücüsü kullanılmıştır. 

 

Şekil 8. The Visible Human Project CBCT Görüntüleri(100) 
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Kortikal Kemikler ve Trabeküler Kemiklerin Modellenmesi 

Çalışmada kullanılan kemik modellernin oluşturulması için; erişkin bir bireyin 

tomografisi çekilmiştir. Tomografi verisi 0.1 mm kesit kalınlığı ile rekonstrükte edilmiştir. 

Rekonstrüksyon sonucunda elde edilen tomografi verileri DICOM (dcm) formatında 

3DSlicer yazılımına aktarılmıştır. DICOM formatındaki CT verisi 3DSlicer yazılımında 

uygun Hounsfield değerlerine göre ayrıştırılarak, segmentasyon işlemi ile üç boyutlu 

modellere dönüştürülmüştür. Modeller .stl formatında dışa aktarılmıştır.  

Üç boyutlu modeller ANSYS Spaceclaim yazılımına aktarılmıştır ve burada 

mandibular kemik modeli çalışmaya uygun bir hale getirilmiştir. 

Çalışmada D1 kemik densitesi tamamen kortikal kemikten ve D4 kemik densitesi 1.5 

mm kortikal kemik, kalan kısım trabeküler kemik olmak üzere iki farklı yoğunlukta 

mandibula kemiği oluşturulmuştur. 

D4 kemik modelinin oluşturulması için tomografiden elde edilen mandibula 

kemiğine içe doğru 1.5 mm offset verilmiştir. Offset verilen kemiğin iç yüzeyi trabeküler 

kemik olarak modellenmiştir. 

Hazırlanan tüm modeller ANSYS Spaceclaim yazılımında 3 boyutlu uzayda doğru 

koordinatlara yerleştirilip modelleme işlemi tamamlanmıştır. 

  

 

Şekil 9. Kortikal ve Trabeküler Kemiğin Görüntüsü. A. D1 kemik. B. D4 kemik 
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İmplant, Abutment, Vida, Siman ve Protezin Modellenmesi ve Çalışma Modellerinin 

Oluşturulması 

Çalışmada kullanılan; Nobel Parallel ve Nobel Pearl implantlar, abutmentlar ve 

okluzal vidalar Nobel ürün kataloğunda yer alan verilere göre ANSYS Spaceclaim 

yazılımında modellenmiştir. modellenmiştir. 

Manidbular molar diş Wheeler atlas verileri baz alınarak ANSYS Spaceclaim 

yazılımında  modellenmiştir. 

Modeller arasında kuvvet aktarımının sağlanabilmesi için ANSYS Workbench 

yazılımında mesh yapıları arasında uyumlandırma işlemi yapılmıştır. 

 

Şekil 10. İmplantların modellenmesi A. Nobel Parallel. B. Nobel Pearl 
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Çalışma Modelleri: 

Tüm modellerde, 6 numaralı diş bölgesine bone level 4.3 mm çapında 10 mm 

uzunluğunda implantlar uygun şekilde yerleştirilmiştir. Farklı implant modellerinin, farklı 

yoğunlukta kemiklerin içine yerleştirildiği; farklı malzeme özelliklerine sahip abutment ve 

implantların kullanıldığı çalışmada on adet çalışma grubu oluşturulmuştur: 

 

Tablo 1. Çalışma Modelleri 

 Kemik Yoğunluğu İmplant Abutment Üst Yapı 

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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Şekil 11. Oluşturulan Çalışma Modelleri 

 

Matematiksel Modellerin Elde dilmesi 

Matematiksel modeller, geometrik modellerin mesh adı verilen basit ve küçük 

parçalara bölünmesiyle oluşmaktadır. ANSYS Spaceclaim yazılımında modelleme işlemi 

tamamlandıktan sonra modeller ANSYS Workbench yazılımıyla matematiksel olarak 

oluşturulup analize hazır hale getirilmiştir.  

Analizlerin yapılabilmesi için, ANSYS Workbench yazılımında hazırlanan 

matematiksel modeller LS-DYNA çözücüsüne aktarılmıştır.  
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Şekil 12. Matematiksel Model (Mesh Model) 

Malzeme Tanımları 

Analizlerde elastik modül ve poisson oranı verilen malzemelerin doğrusal (lineer) 

malzeme özellikleri kullanılmıştır. Analizi yapılan modelin malzeme özellikleri sayısal 

olarak tanımlanmıştır.  

 

Tablo 2. Sonlu Elemanlar Analizinde Kullanılan Materyallerin Özellikleri 

Malzeme Elastik modül [mpa] Poisson oranı [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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Yükleme Senaryoları ve Sınır Koşulları 

Tüm modellere oblik ve vertikal olmak üzere iki tip yükleme uygulanmıştır. Yükler 

parafonksiyonel çiğneme kuvvetlerinin simülasyonunu temsil etmektedir. Aşağıda belirtilen 

yükleme koşulları altında on model için toplam yirmi lineer statik analiz gerçekleştirilmiştir: 

- Oblik yükleme senaryosu: 500 N’luk oblik kuvvet molar dişin bukkal eğimine 30° 

açıyla uygulanmıştır. 

- Vertikal yükleme senaryosu: İmplant uzun aksına paralel 1000 N kuvvet 

uygulaması yapılmıştır. 

Kuvvetler çevre düğüm noktalarına dağıtılarak uygulanmış ve yükleme bölgelerinde 

gerilme tekilliğinin önüne geçilmiştir. 

 

Şekil 13. Oblik ve Vertikal Yükleme Senaryosu 
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Kuantitatif Model Bilgileri  

Oluşturulan iki analiz modeli için bilgiler aşağıdaki tabloda paylaşılmıştır. 

Tablo 3. Çalışmadaki Modellerin Düğüm Sayısı ve Eleman Sayısı 

 
Düğüm sayısı Eleman sayısı 

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 Birleştirilmesi ve Parçalar Arası Bağlantı Durumu 

Oluşturulan matematiksel modellerde analizlerin yapılabilmesi ve doğru sonuçların elde 

edilebilmesi için, modeli oluşturan parçaların birbirleriyle olan yüzey ilişkilerinin analiz 

programında tanımlanması gerekmektedir.  

Modelleri oluşturan tüm komponentlerin temas eden yüzeyleri arasında (implant – kemik, 

implant – abutment, vida – implant & abutment, kortikal – trabeküler kemik) BONDED tipi kontak 

tanımı gerçekleştirilmiştir. Bu yaklaşım parçaların hareketi esnasında tam korelasyon ile hareket 

ettiği varsayımına dayanmaktadır. 

 

Yorulma Analizi 

İmplantların uzun dönemde güvenli opere edebilmesi için, maksimum yorulma ömrü 

veya sonsuz ömür kriterinin sağlanması önemlidir. Bu durum mekanik testler ve bilgisayar 

simülasyonlarıyla valide edilmektedir. 

Çalışmamızda titanyum, zirkonya ve peek implant ve abutment’ların yorulma 

analizleri Goodman ve Soderberg yorulma teorilerine göre değerlendirilmiştir: 
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Şekil 14. Yorulma Analizinde Kullanılan Denklemler 

 

Formüllerde yer alan değerler: Se: Endurance Limit, Sy: Yield Strength, Su: Ultimate 

Strength, σa: Alternating stress, σm: Mean stress, N: Safety Factor 

Yorulma hesapları yapılırken titanyum, zirkonya ve peek malzemelerin yorulma özellikleri 

aşağıda verilen S-N eğrilerinden elde edilmiştir: 

 
Şekil 15. Titanyum ve PEEK materyalinin S-N Eğrisi 

 
Şekil 16. Zirkonya materyalinin S-N Eğrisi 
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4. BULGULAR 

4.1.Sonlu Elemanlar Stres Analizi Bulguları 

4.1.1. Oblik Kuvvet Uygulanan Modellerin Modellerin Stres Analizi 

Model 1: Titanyum İmplant- Titanyum Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

204.062 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -190.996 N/mm2 olarak ölçüldü. 

İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 333.450 N/mm2 , abutment yüzeyinde 

ölçülen en büyük VMS değeri 783.209 N/mm2 olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri 

implant için 166.725 N/mm2, abutment için 391.605 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant ömrü 

sonsuz döngü (107 döngüden fazla), abutment ömrü 5*106 döngü olarak bulundu. 

Tablo 4: Model 1’in Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 204.062  

Pmin -190.996  

İmplant Von Mises max 333.450 Sonsuz Ömür 

Alternating Stress 166,725 

 

Abutment Von Mises max 783.209 5*106 cycles 

Alternating Stress 391,605 

 

 

 

Şekil 17. Model 1’in Stres Değerlerinin Dağılımı 
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Model 2: Titanyum İmplant- Zirkonya Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

193.417 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -183.814 N/mm2 olarak ölçüldü. 

İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 279.424 N/mm2 , abutment yüzeyinde 

ölçülen en büyük VMS değeri 818.324 N/mm2 olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri 

implant için 139,712 N/mm2, abutment için 409,162 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant ömrü 

sonsuz döngü (107 döngüden fazla), abutment ömrü sonsuz döngü (107 döngüden fazla) 

olarak bulundu. 

Tablo 5: Model 2’nin Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 193.417  

Pmin -183.814 

Titanyum 

İmplant 

Von Mises max 279.424 Sonsuz Ömür 

Alternating Stress 139,712 

 

Zirkonyum 

Abutment 

Von Mises max 818.324 Sonsuz Ömür 

Alternating Stress 409,162 

 

 

 

Şekil 18. Model 2’nin Stres Değerlerinin Dağılımı 
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Model 3: Zirkonya İmplant- Zirkonya Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

212.024 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -193.099 N/mm2 olarak ölçüldü. 

İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 608.554 N/mm2 , abutment yüzeyinde 

ölçülen en büyük VMS değeri 1.060.738 N/mm2 olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri 

implant için 304.277 N/mm2, abutment için 530.369 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant ömrü 

sonsuz döngü (107 döngüden fazla), abutment ömrü Von Mises Stres değeri Su değerinden 

yüksek olduğu için fail olarak bulundu. 

Tablo 6. Model 3’ün Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 212.024  

Pmin -193.099  

İmplant Von Mises max 608.554 Sonsuz Ömür 

Alternating Stress 304,277 

 

Abutment Von Mises max 1.060.738 Fail 

Alternating Stress 530,369 

 

 

 

Şekil 19. Model 3’ün Stres Değerlerinin Dağılımı 
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Model 4: PEEK İmplant- Zirkonya Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

248.023 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -197.441 N/mm2 olarak ölçüldü. 

İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 233.047 N/mm2 , abutment yüzeyinde 

ölçülen en büyük VMS değeri 945.177 N/mm2 olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri 

implant için 116.524 N/mm2, abutment için 472.559 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant fail 

(VMS>Su), abutment ömrü sonsuz döngü (107 döngüden fazla) olarak bulundu. 

 

Tablo 7. Model 4’ün Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 248.023  

Pmin -197.441  

İmplant Von Mises max 233.047 Fail max 

VM>Su Alternating Stress 116,524 

 

Abutment Von Mises max 945.177 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 472,559 

 

 

 

Şekil 20. Model 4’ün Stres Değerlerinin Dağılımı 

 



 33 

 

Model 5: PEEK İmplant- PEEK Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

290.995 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -212.423 N/mm2 olarak ölçüldü. 

İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 446.373 N/mm2 , abutment yüzeyinde 

ölçülen en büyük VMS değeri 757.906 N/mm2 olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri 

implant için 223.187 N/mm2, abutment için 378.953 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant fail 

(VMS>Su), abutment fail (VMS>Su) olarak bulundu. 

 

Tablo 8. Model 5’in Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 290.995  

Pmin -212.423  

İmplant Von Mises max 446.373 Fail max 

VM>Su Alternating Stress 223,187 

 

Abutment Von Mises max 757.906 Fail max 

VM>Su Alternating Stress 378,953 

 

 

Şekil 21. Model 5’in Stres Değerlerinin Dağılımı 
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Model 6: D4 Kemik- Titanyum İmplant- Titanyum Abutment  

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

214.712 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -202.094 N/mm2 olarak ölçüldü. 

Spongioz kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 15.448 N/mm2 olarak, Minimum Asal 

Stres değeri ise -11.591 N/mm2 olarak ölçüldü.  İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS 

değeri 341.604 N/mm2 , abutment yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 798.673 N/mm2 

olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri implant için 170.802 N/mm2, abutment için 

399.337 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant ömrü sonsuz döngü (107 döngüden fazla), 

abutment ömrü 106 döngü olarak bulundu. 

Tablo 9. Model 6’nın Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 214.712  

Pmin -202.094  

S. Kemik Pmax 15.448  

Pmin -11.591  

İmplant Von Mises max 341.604 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 170,802 

 

Abutment Von Mises max 798.673 106 cycles  

Alternating Stress 399,337 

 

 

Şekil 22. Model 6’nın Stres Değerlerinin Dağılımı 
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Model 7: D4 Kemik- Titanyum İmplant- Zirkonya Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

206.889 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -196.463 N/mm2 olarak ölçüldü. 

Spongioz kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 13.268 N/mm2 olarak, Minimum Asal 

Stres değeri ise -9.524 N/mm2 olarak ölçüldü.  İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS 

değeri 281.513N/mm2 , abutment yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 835.701 N/mm2 

olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri implant için 140.757 N/mm2, abutment için 

417.851 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant ömrü sonsuz döngü (107 döngüden fazla), 

abutment ömrü sonsuz döngü (107 döngüden fazla) olarak bulundu. 

Tablo 10. Model 7’nin Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 206.889  

Pmin -196.463  

S. Kemik Pmax 13.268  

Pmin -9.524  

İmplant Von Mises max 281.513 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 140,757 

 

Abutment Von Mises max 835.701 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 417,851 

 

 

Şekil 23. Model 7’nin Stres Değerlerinin Dağılımı 
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Model 8: D4 Kemik- Zirkonya İmplant- Zirkonya Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

260.713 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -215.174 N/mm2 olarak ölçüldü. 

Spongioz kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 17.402 N/mm2 olarak, Minimum Asal 

Stres değeri ise -14.411 N/mm2 olarak ölçüldü.  İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS 

değeri 609.304 N/mm2 , abutment yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 1.067.883 

N/mm2 olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri implant için 304.652 N/mm2, abutment için 

533.942 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant ömrü sonsuz döngü (107 döngüden fazla), 

abutment fail (VMS>Su) olarak bulundu. 

Tablo 11. Model 8’in Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 260.713  

Pmin -215.174  

S. Kemik Pmax 17.402  

Pmin -14.411  

İmplant Von Mises max 609.304 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 304,652 

 

Abutment Von Mises max 1.067.883 Fail 

Alternating Stress 533,942 

 

 

Şekil 24. Model 8’in Stres Değerlerinin Dağılımı 
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Model 9: D4 Kemik- PEEK İmplant- Zirkonya Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

275.719 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -229.200 N/mm2 olarak ölçüldü. 

Spongioz kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 24.648 N/mm2 olarak, Minimum Asal 

Stres değeri ise -14.095 N/mm2 olarak ölçüldü.  İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS 

değeri 244.526 N/mm2 , abutment yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 1.024.277 

N/mm2 olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri implant için 122.263 N/mm2, abutment için 

512.139 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant fail (VMS>Su), abutment ömrü <104 döngü (max 

VM > Sy/low cycle fatigue) olarak bulundu. 

Tablo 12. Model 9’un Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 275.719  

Pmin -229.200  

S. Kemik Pmax 24.648  

Pmin -14.095  

İmplant Von Mises max 244.526 fail max VM > 

Su Alternating Stress 122,263 

 

Abutment Von Mises max 1.024.277 < 104 cycles max 

VM > Sy (low 

cycle fatigue) 
Alternating Stress 512,139 

 

 

Şekil 25. Model 9’un Stres Değerlerinin Dağılımı  
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Model 10: D4 Kemik- PEEK İmplant- PEEK Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

308.258 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -240.528 N/mm2 olarak ölçüldü. 

Spongioz kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 28.278 N/mm2 olarak, Minimum Asal 

Stres değeri ise -24.433 N/mm2 olarak ölçüldü.  İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS 

değeri 461.395 N/mm2 , abutment yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 766.356 N/mm2 

olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri implant için 230.698 N/mm2, abutment için 

383.178 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant fail (VMS>Su), abutment fail (VMS>Su) olarak 

bulundu. 

Tablo 13. Model 10’un Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 308.258  

Pmin -240.528  

S. Kemik Pmax 28.278  

Pmin -24.433  

İmplant Von Mises max 461.395 fail max VM > 

Su Alternating Stress 230,698 

 

Abutment Von Mises max 766.356 fail max VM > 

Su Alternating Stress 383,178 

 

 

Şekil 26. Model 10’un Stres Değerlerinin Dağılımı 
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4.1.2. Vertikal Kuvvet Uygulanan Modellerin Modellerin Stres Analizi 

Model 1: Titanyum İmplant- Titanyum Abutment  

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

3.317 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -63.282 N/mm2 olarak ölçüldü. İmplant 

yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 234.521 N/mm2 , abutment yüzeyinde ölçülen en 

büyük VMS değeri 264.874 N/mm2 olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri implant için 

117.261 N/mm2, abutment için 132.437 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant ömrü sonsuz 

döngü (107 döngüden fazla), abutment ömrü sonsuz döngü (107 döngüden fazla) olarak 

bulundu. 

Tablo 14. Model 1’in Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 3.317  

Pmin -63.282  

İmplant Von Mises max 234.521 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 117,261 

 

Abutment Von Mises max 264.874 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 132,437 

 

 

 

Şekil 27. Model 1’in Stres Değerlerinin Dağılımı 
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Model 2: Titanyum İmplant- Zirkonya Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

3.047 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -61.626 N/mm2 olarak ölçüldü. İmplant 

yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 191.512 N/mm2 , abutment yüzeyinde ölçülen en 

büyük VMS değeri 277.248 N/mm2 olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri implant için 

95.756 N/mm2, abutment için 138.624 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant ömrü sonsuz 

döngü (107 döngüden fazla), abutment ömrü sonsuz döngü (107 döngüden fazla) olarak 

bulundu. 

Tablo 15. Model 2’nin Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 3.047  

Pmin -61.626  

İmplant Von Mises max 191.512 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 95,756 

 

Abutment Von Mises max 277.248 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 138,624 

 

 

 

Şekil 28. Model 2’nin Stres Değerlerinin Dağılımı 
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Model 3: Zirkonya İmplant- Zirkonya Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

5.167 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -69.440 N/mm2 olarak ölçüldü. İmplant 

yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 474.389 N/mm2 , abutment yüzeyinde ölçülen en 

büyük VMS değeri 505.793 N/mm2 olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri implant için 

237.195 N/mm2, abutment için 252.897 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant ömrü sonsuz 

döngü (107 döngüden fazla), abutment ömrü sonsuz döngü (107 döngüden fazla) olarak 

bulundu. 

Tablo 16. Model 3’ün Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 5.167  

Pmin -69.440  

İmplant Von Mises max 474.389 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 237,195 

 

Abutment Von Mises max 505.793 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 252,897 

 

 

 

Şekil 29.  Model 3’ün Stres Değerlerinin Dağılımı 
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Model 4: PEEK İmplant- Zirkonya Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

13.263 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -75.605 N/mm2 olarak ölçüldü. 

İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 114.316 N/mm2 , abutment yüzeyinde 

ölçülen en büyük VMS değeri 478.466 N/mm2 olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri 

implant için 57.158 N/mm2, abutment için 239.233 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant ömrü 

fail (max VM > Su), abutment ömrü sonsuz döngü (107 döngüden fazla) olarak bulundu. 

 

Tablo 17. Model 4’ün Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 13.263  

Pmin -75.605  

İmplant Von Mises max 114.316 fail max VM > 

Su Alternating Stress 57,158 

 

Abutment Von Mises max 478.466 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 239,233 

 

 

 

Şekil 30. Model 4’ün Stres Değerlerinin Dağılımı 
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Model 5: PEEK İmplant- PEEK Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

14.642 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -78.091 N/mm2 olarak ölçüldü. 

İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 255.272 N/mm2 , abutment yüzeyinde 

ölçülen en büyük VMS değeri 255.693 N/mm2 olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri 

implant için 57.158 N/mm2, abutment için 239.233 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant ömrü 

fail (max VM > Su), abutment ömrü fail (max VM > Su) olarak bulundu. 

Tablo 18. Model 5’in Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 14.642  

Pmin -78.091  

İmplant Von Mises max 255.272 fail max VM > 

Su Alternating Stress 127,636 

 

Abutment Von Mises max 255.693 fail max VM > 

Su Alternating Stress 127,847 

 

 

 

Şekil 31. Model 5’in Stres Değerlerinin Dağılımı 
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Model 6: D4 Kemik- Titanyum İmplant- Titanyum Abutment  

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

23.265 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -67.574 N/mm2 olarak ölçüldü. 

Spongioz kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 13.688 N/mm2 olarak, Minimum Asal 

Stres değeri ise -5.064 N/mm2 olarak ölçüldü.  İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS 

değeri 249.554 N/mm2 , abutment yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 284.541 N/mm2 

olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri implant için 124.777 N/mm2, abutment için 

124.271 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant ömrü sonsuz döngü (107 döngüden fazla), 

abutment ömrü sonsuz döngü (107 döngüden fazla) olarak bulundu. 

Tablo 19. Model 6’nın Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 23.265  

Pmin -67.574  

S. Kemik Pmax 13.688  

Pmin -5.064  

İmplant Von Mises max 249.554 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 124,777 

 

Abutment Von Mises max 284.541 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 124,271 

   

 

Şekil 32. Model 6’nın Stres Değerlerinin Dağılımı 
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Model 7: D4 Kemik- Titanyum İmplant- Zirkonya Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

23.234 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -64.268 N/mm2 olarak ölçüldü. 

Spongioz kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 12.863 N/mm2 olarak, Minimum Asal 

Stres değeri ise -4.950 N/mm2 olarak ölçüldü.  İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS 

değeri 222.972 N/mm2 , abutment yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 300.491 N/mm2 

olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri implant için 111.486 N/mm2, abutment için 

150.246 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant ömrü sonsuz döngü (107 döngüden fazla), 

abutment ömrü sonsuz döngü (107 döngüden fazla) olarak bulundu. 

Tablo 20. Model 7’nin Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 23.234  

Pmin -64.268  

S. Kemik Pmax 12.863  

Pmin -4.950  

İmplant Von Mises max 222.972 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 111,486 

 

Abutment Von Mises max 300.491 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 150,246 

 

 

Şekil 33. Model 7’nin Stres Değerlerinin Dağılımı 
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Model 8: D4 Kemik- Zirkonya İmplant- Zirkonya Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

51.006 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -74.938 N/mm2 olarak ölçüldü. 

Spongioz kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 15.035 N/mm2 olarak, Minimum Asal 

Stres değeri ise -5.945 N/mm2 olarak ölçüldü.  İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS 

değeri 484.323 N/mm2 , abutment yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 524.821 N/mm2 

olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri implant için 242.162 N/mm2, abutment için 

262.411 N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant ömrü sonsuz döngü (107 döngüden fazla), 

abutment ömrü sonsuz döngü (107 döngüden fazla) olarak bulundu. 

Tablo 21. Model 8’in Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 51.006  

Pmin -74.938  

S. Kemik Pmax 15.035  

Pmin -5.945  

İmplant Von Mises max 484.323 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 242,162 

 

Abutment Von Mises max 524.821 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 262,411 

 

 

Şekil 34. Model 8’in Stres Değerlerinin Dağılımı 
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Model 9: D4 Kemik- PEEK İmplant- Zirkonya Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

44.403 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise 79.417 N/mm2 olarak ölçüldü. 

Spongioz kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 17.804 N/mm2 olarak, Minimum Asal 

Stres değeri ise -10.090 N/mm2 olarak ölçüldü.  İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS 

değeri 135.583 N/mm2 , abutment yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 510.551 N/mm2 

olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri implant için 67.792 N/mm2, abutment için 255.276 

N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant ömrü fail (max VM > Su), abutment ömrü sonsuz döngü 

(107 döngüden fazla) olarak bulundu. 

Tablo 22. Model 9’un Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 44.403  

Pmin -79.417  

S. Kemik Pmax 17.804  

Pmin -10.090  

İmplant Von Mises max 135.583 fail max VM > 

Su Alternating Stress 67,792 

 

Abutment Von Mises max 510.551 Sonsuz ömür 

Alternating Stress 255,276 

 

 

Şekil 35. Model 9’un Stres Değerlerinin Dağılımı 
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Model 10: D4 Kemik- PEEK İmplant- PEEK Abutment 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 

44.227 N/mm2 olarak, Minimum Asal Stres değeri ise -81.594 N/mm2 olarak ölçüldü. 

Spongioz kemikte oluşan maksimum asal stres değeri 18.657 N/mm2 olarak, Minimum Asal 

Stres değeri ise -14.581 N/mm2 olarak ölçüldü.  İmplant yüzeyinde ölçülen en büyük VMS 

değeri 280.207 N/mm2 , abutment yüzeyinde ölçülen en büyük VMS değeri 270.455 N/mm2 

olarak ölçüldü. Alternating Stress değeri implant için 67.792 N/mm2, abutment için 255.276 

N/mm2 olarak hesaplandı. İmplant ömrü fail (max VM > Su), abutment ömrü fail (max VM 

> Su) olarak bulundu. 

Tablo 23. Model 10’un Stres Değerleri 

 Ölçülen Değer Stres Ömür 

K. Kemik Pmax 44.227  

Pmin -81.594  

S. Kemik Pmax 18.657  

Pmin -14.581  

İmplant Von Mises max 280.207 fail max VM > 

Su Alternating Stress 140,104 

 

Abutment Von Mises max 270.455 fail max VM > 

Su Alternating Stress 135,228 

 

 

Şekil 36. Model 10’un Stres Değerlerinin Dağılımı  
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4.2.Yorulma Analizi Sonuçları 

Yapılan Sonlu Elemanlar Stres Analizi sonucunda modellerdeki implant ve abutment 

materyallerinin yorulma analizi için maksimum ve minimum Von-Mises Stres değerleri 

ölçüldü. Bu çalışmada, modellerde çiğneme döngülerinde materyallerdeki minimum Von-

Mises Stresi 0 MPa olarak belirlendi. Alternating Stress ve Mean Stress hesaplaması formül 

yardımıyla hesaplandı. Alternating Stress sonuçları materyallerin S-N eğrilerine göre 

değerlendirildi.  

 

Tablo 24. Oblik Kuvvet İmplant ve Abutment Alternating Stress Değerleri ve Yorulma 

Analizi Sonuçları 

Oblik Model 

İmplant 

Alternating 

Stress 

Abutment 

Alternating 

Stress 

İmplant Ömrü Abutment Ömrü 

1 t-t 166,725 391,605 infinite life  5*106 döngü  

2 t-z 139,712 409,162 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 p-p 223,187 378,953 fail max VM > Su fail max VM > Su 

6 t-t 170,802 399,337 infinite life  106 döngü  

7 t-z 140,757 417,851 infinite life  infinite life  

8 z-z 304,652 533,942 infinite life  fail  

9 p-z 122,263 512,139 fail max VM > Su < 104 döngü 
max VM > Sy 

(low cycle 
fatigue) 

10 p-p 230,698 383,178 fail max VM > Su fail max VM > Su 

 

Model 1’deki titanyum implant 107 döngüden fazla ömre sahipken titanyum 

abutmentın ömrü 5.106 döngü olarak hesaplanmıştır. 

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

kemik densitesinde 107 döngüden fazla ömre sahiptir. 

Zirkonya implant ve zirkonya abutmenttan oluşan Model 3 ve Model 8’de zirkonya 

implantlar için 107 döngüden fazla ömür hesaplanmışken zirkonya abutmentlar için 

maximum Von-Mises değeri Su değerinden büyük olduğu için fail olarak kabul edildi. 
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PEEK materyali ile oluşturulan tüm senaryolarda uygulanan oblik kuvvet sonucunda 

hem implant hem de abutmentların maksimum Von-Mises değeri PEEK materyalinin Su 

değerinden büyük olduğu için fail olarak kabul edildi. 

PEEK implant ve zirkonya abutment ile oluşturulan Model 9’daki zirkonya 

abutmentın Maksimum Von-Mises değeri zirkonya materyalinin (Yield Strengthinden) Sy 

değerinden büyük olduğu için low cycle fatigue olarak hesaplandı.  

 

Tablo 25. Vertikal Kuvvet İmplant ve Abutment Alternating Stress Değerleri ve Yorulma 

Analizi Sonuçları 

Vertikal Model 

Implant 

Alternating 

Stress 

Abutment 

Alternating 

Stress 

İmplant Ömrü Abutment Ömrü 

1 t-t 117,261 132,437 infinite life  infinite life  

2 t-z 95,756 138,624 infinite life  infinite life  

3 z-z 237,195 252,897 infinite life  infinite life  

4 p-z 57,158 239,233 fail max VM > Su infinite life  

5 p-p 127,636 127,847 fail max VM > Su fail max VM > Su 

6 t-t 124,777 124,271 infinite life 
 

infinite life 
 

7 t-z 111,486 150,246 infinite life  infinite life  

8 z-z 242,162 262,411 infinite life  infinite life  

9 p-z 67,792 255,276 fail max VM > Su infinite life 
 

10 p-p 140,104 135,228 fail max VM > Su fail 
max VM > Su 

 

Vertikal kuvvet sonucunda PEEK materyali ile oluşturulan tüm senaryolarda hem 

implant hem de abutment için maksimum Von-Mises değeri materyalin Su değerinden büyük 

olduğu için fail kabul edilmiştir. 

Titanyum ve zirkonya materyalleri ile oluşturulan ve vertikal kuvvet uygulanan tüm 

senaryolarda hem implant hem de abutment ömrü 107 döngüden fazla olarak hesaplanmıştır. 

 

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

 Titanium Peek YTZP 

Se 370 74 720 

Sy 900 90,9 995 

Su 950 95 1050 
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4.3. Sonlu Elemanlar Stres Analizi Bulguların Karşılaştırılması 

 

 

Şekil 37. Oblik Kuvvet Uygulanan Modellerin D1 Kemik Densitesindeki Stres Değerleri 

  

 

Şekil 38. Oblik Kuvvet Uygulanan Modellerin D4 Kemik Densitesindeki Stres Değerleri 
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pp 290,995 -212,423 446,373 757,906
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implant
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tt 214,712 -202,094 15,448 -11,591 341,604 798,673

tz 206,889 -196,463 13,268 -9,524 281,513 835,701

zz 260,713 -215,174 17,402 -14,411 609,304 1,067,883

pz 275,719 -229,200 24,648 -14,095 244,526 1,024,277

pp 308,258 -240,528 28,278 -24,433 461,395 766,356

Şekil ?: Oblik Kuvvet Uygulanan Modellerin D4 Kemik Densitesindeki Stres Değerleri



 52 

Modellemelerde oblik yüklemede, kortikal kemikteki Maksimum Asal Stres değeri 

en yüksek D4 kemik densitesinde ve Model 10’da olduğu görülmüştür. En düşük Maksimum 

Asal Stres değeri ise D1 kemik densitesinde ve Model 2’dedir. Oblik yüklemede kortikal 

kemikteki Maksimum Asal Stres değerleri incelendiğinde D4 kemikte D1 kemiğe oranla 

stres değeri daha yüksektir. 

Modellemelerde oblik yüklemede Minimum Asal Stres değerleri incelendiğinde 

Model 2’de en düşük olduğu görülmüştür. En yüksek Minimum Asal Stres değeri ise D4 

kemik densitesinde ve Model 10’dadır. 

Modellemelerde oblik yüklemede, implanttaki Von-Mises stres değerleri 

incelendiğinde en yüksek değerin D4 kemik densitesinde ve Model 8’deki zirkonya 

abutmenta sahip zirkonyum implantta olduğu görülmüştür. En düşük değerin ise D1 kemik 

densitesinde ve Model 4’teki zirkonya abutmenta sahip PEEK implantta olduğu 

görülmüştür.  

Modellemelerde oblik yüklemede, abutmenttaki Von-Mises stres değerleri 

incelendiğinde en yüksek değerin D4 kemik densitesinde ve Model 8’deki zirkonya 

abutmentta olduğu görülmüştür. En düşük değer ise D1 kemik densitesinde ve Model 10’da 

PEEK abutmenttadır. 

 

 

Şekil 39. Vertikal Kuvvet Uygulanan Modellerin D1 Kemik Densitesindeki Stres Değerleri 
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Şekil 40. Vertikal Kuvvet Uygulanan Modellerin D4 Kemik Densitesindeki Stres Değerleri 

 

Modellemelerde vertikal yüklemede, kortikal kemikteki Maksimum Asal Stres 

değeri en yüksek D4 kemik densitesinde ve Model 8’de olduğu görülmüştür. En düşük 

Maksimum Asal Stres değeri ise D1 kemik densitesinde ve Model 2’dedir. Vertikal 

yüklemede kortikal kemikteki Maksimum Asal Stres değerleri incelendiğinde D4 kemikte 

D1 kemiğe oranla stres değeri daha yüksektir. 

Modellemelerde vertikal yüklemede Minimum Asal Stres değerleri incelendiğinde 

D4 kemik densitesinde ve Model 10’da en yüksektir. En düşük Minimum Asal Stres değeri 

ise D1 kemik densitesinde ve Model 2’de olduğu görülmüştür. 

Modellemelerde vertikal yüklemede, implanttaki Von-Mises stres değerleri 

incelendiğinde en yüksek değerin D4 kemik densitesinde ve Model 8’deki zirkonya 

abutmenta sahip zirkonyum implantta olduğu görülmüştür. En düşük değerin ise D1 kemik 

densitesinde ve Model 4’teki zirkonya abutmenta sahip PEEK implantta olduğu 

görülmüştür.  

Modellemelerde vertikal yüklemede, abutmenttaki Von-Mises stres değerleri 

incelendiğinde en yüksek değerin D4 kemik densitesinde ve Model 8’deki zirkonya 

abutmentta olduğu görülmüştür. En düşük değer ise D1 kemik densitesinde ve Model 10’da 

PEEK abutmenttadır.  
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zz 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

pp 44,227 -81,594 18,594 -14,581 280,207 270,455
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5. TARTIŞMA 

İnsan vücudunda çeşitli sebeplerle oluşan eksik parçaların estetik ve fonksiyonunu 

sağlayacak şekilde restore edilmesi insanlık tarihi kadar eski bir konudur. Teknolojinin 

gelişmesiyle, diş eksikliklerinin giderilmesinde günümüzde modern endosseoz dental 

implantlar kullanılmaktadır (101). 

Branemark ve ark. osseoentegrasyon mekanizmasını tanımlamasıyla; titanyum, diş 

hekimliğinde dental implant materyali olarak kullanılmaya başlanmış olup yüksek başarı 

oranına sahiptir (32,102). 

Günümüzde titanyum ve alaşımları, implant üretiminde en sık kullanılan 

materyallerdir ve dental implantolojide altın standart haline gelmiştir. Günümüzde 

kullanılan titanyum dental implantlar, saf titanyuma (CpTi), direnci arttırmak amacıyla 

düşük miktarda alüminyum ve vanadyum ilave edilmesiyle elde edilen Ti-6Al-4V (Ti-6 

aluminum-4 vanadium) şeklindedir (27). Titanyum materyali, genellikle mukozadan 

görülebilen koyu grimsi renk yansıması yapması en büyük dezavantajlarındandır. Bu 

nedenle ince mukozal biyotip varlığında ve dişeti çekilmelerinde estetiğin bozulmasına yol 

açabilir (103). 

Titanyum implantların olası immünolojik reasksiyonlara neden olması ve birtakım 

estetik problemler oluşturabilmelerinden dolayı implant materyellerine alternatif 

geliştirilmiştir(36). Zirkonya olarak bilinen zirkonyum dioksit, implante edilebilir bir 

seramik olarak titanyuma alternatif bir malzeme olarak tanıtılmıştır(104). Vücutta inert 

oldukları düşünülmektedir ve metalik implantlara kıyasla daha az iyon salınımı sergilerler 

(105). Yitriyum oksit ile stabilize edilen zirkonya, yüksek kırılma direnci sebebiyle dental 

implant tedavilerinde en çok tercih edilen formudur (106). Zirkonya materyali 200 GPa 

değerindeki elastik modülü ile titanyuma göre daha rijit bir materyaldir. Zirkonya 

materyalinin biyolojik açıdan dişetine uyumunun daha iyi olduğu ve titanyum materyaline 

göre plak tutulumunun daha az olduğu belirtilmiştir. Zirkonya implantlar diş rengine yakın 

olması nedeniyle titanyum implantların en büyük dezavantajı olan diş eti kenarlarındaki 

metalik renk yansımasını göstermemektedir. Bu nedenle doğala daha yakın bir görüntü 

oluşması zirkonya implantların avantajlarındandır (107,108). 

PEEK materyali yüksek mekanik performans gösteren sentetik bir termoplastik 

polimerdir ve 3.6 GPa elastik modülüne sahiptir(45). Tıp alanında yaygın olarak kullanılan 

PEEK materyali, titanyuma alternatif olarak başarılı sonuçlar göstermiştir. 
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Biyouyumluluğunun yüksek olması nedeniyle PEEK; implant materyali, iyileşme başlıkları, 

geçici abutmentler ve implant destekli hibrit protezlerin üretimi için kullanılmıştır(47). 

PEEK materyali biyolojik olarak inerttir. Suda çözünmeme özelliği ve diğer maddelerle 

etkileşimi düşüktür. Bu nedenle metallere karşı alerjisi olan hastalarda uygun bir seçenek 

olabilir(109).  Manyetik rezonans görüntülemeye (MRI) izin verir ve çeşitli sterilizasyon 

işlemleri sırasında bozulmaya dayanıklıdır. PEEK materyalinin en önemli özelliklerinden 

biri düşük elastiklik modülüdür ve bu özelliği sayesinde sabit protez tedavilerinde 

kullanıldığı düşünülmektedir. PEEK materyalinin düşük maliyeti ve kolay işlenebilir olması 

sayesinde kullanım alanı artmıştır (110). 

Doğal diş köklerinin etrafında bulunan periodontal ligamentler, dental implantların 

etrafında bulunmaz. Doğal dişte periodontal ligament; kuvveti absorbe ederek ve dağıtarak 

kemikte oluşacak stresleri azaltır. Fakat kemik ile implant direkt temas halindedir. Klinik 

olarak, oklüzal kuvvetler önce proteze, sonra implant tarafından kemiğe iletilir. Bu kuvvetler 

fizyolojik sınırı aştığında, peri-implant kemikteki stresler mikro çatlaklara ya da bölgedeki 

kan akımını engelleyerek kemik rezorpsiyonuna sebep olmaktadır (111). Kemiğe iletilen bu 

yük; implant ve protezin materyali, implantın boyutları, tasarımı, ve uygulandığı kemiğin 

yoğunluğu gibi faktörlerden etkilenmektedir(54). 

Dental implantloloji biyomekaniğine bakış açısı kazanmak için en başta implant ve 

çevresindeki kemiğin davranışını anlamak gerekir(112). Ancak, kemik ile implant ara 

yüzeyinde yüklerin nasıl oluştuğunu ve dağıldığını, bu kuvvetlerin çevre dokular ile implant 

materyalleri üzerindeki etkilerini göstermek oldukça güçtür. Çünkü yüklemenin tipi, miktarı, 

yönü, kemik hacmi ve yoğunluğu, destek implantların sayısı, implantların açısı ve protez tipi 

gibi birçok faktör implant biyomekaniğinin in vivo olarak incelenmesini karmaşık hale 

getirmektedir (112,113). Bu nedenle, implant restorasyonlarının biyomekaniğini anlamak 

amacıyla çalışmaların bir model üzerinde stres analiz yöntemlerinden faydalanılarak 

yapılması gündeme gelmiştir. Bu yöntemler içerisinde avantajları dolayısıyla en sık 

kullanılan yöntem, sonlu elemanlar analizi olmuştur (114). Bu nedenle bu çalışmada 

bruksizm hastalarında farklı implant ve abutment materyallerinin D1 ve D4 kemik 

densitelerinde oluşturduğu stres ve implant-abutment materyallerindeki yorulma analizi 

sonlu elemanlar metodu ile incelenmiştir. 
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Sonlu elemanlar stres analizi yöntemi in vivo şartlarda ölçülmesi güç olan kemik-

implant-üst yapı sistemine ait gerilmelerin ölçülmesinde birçok araştırmacı tarafından 

sıklıkla kullanılan yöntemlerinden biridir (9,93,115–117). 

Assunçao ve ark. sonlu elemanlar stres analizi yöntemiyle, dental implantolojide bir 

diğer stres analiz yöntemi olarak kullanılan fotoelastik yöntemi kıyasladıkları çalışmanın 

sonuçlarına göre, nicel verilerde sonlu elemanlar stres analizi yöntemine oranla fotoelastik 

yöntemin yetersiz kaldığını bildirmişlerdir(118). Sonlu elemanlar stres analizi yöntemi 

kullanılarak gerçek yapıya oldukça yakın model elde edilebilmesi, karmaşık geometrik 

yapılara kolaylıkla uygulanabilmesi, stres tipinin ve dağılımının hassas bir şekilde 

incelenebilmesi sağlanmaktadır (119). 

Karataşlı, yaptığı çalışmada sonlu elemanlar stres analizi yöntemi ile mekanik testleri 

karşılaştırılmalı olarak incelemiş ve her iki yönteme ait sonuçların tutarlı ve kıyaslanabilir 

olduğunu belirtmiştir(120). Belirtilen tüm avantajlarından dolayı bu çalışmada sonlu 

elemanlar stres analizi yöntemi kullanılmıştır. 

Ancak yapılan çalışmalarda, dental restorasyonların gerilme analizleri için 2 boyutlu 

modellemenin yetersiz kaldığı sonucuna varılmıştır.  

Sonlu elemanlar stres analizi yöntemi kullanılırken 2 boyutlu ve 3 boyutlu 

modellemelerin yapılması çalışmanın hassasiyeti ve sonuçların doğruluğu açısından 

önemlidir. Modellenen yapıların anatomik olarak düzensiz olması sebebiyle modellerin 3 

boyutlu olarak hazırlanması gerçeğe daha yakın sonuç elde edilmesini sağlamaktadır(119).  

3 boyutlu olarak hazırlanan modellerde on, on iki, on dört yüzlü elemalar 

kullanılabildiğinden çok daha net sonuçlara ulaşılabilmektedir(121). 

Sonlu elemanlar stres analiz yönteminde, gerçeğe daha yakın sonuçlar elde 

edebilmek için, doğal kemik dokuları modellenmektedir. Bu kemik dokuları modellenirken 

bilgisayarlı tomografi gibi dijital görüntüleme tekniklerinden faydalanılmaktadır(98).  

Çalışmamızda klinik koşullara daha yakın olacağı düşüncesiyle, mandibulanın 

anatomisini taklit edilebilmek için “ The Visible Human Project” veri tabanından alınan 0.1 

mm kesitli bilgisayarlı tomografi görüntüleri ile yapılan düzenlemelerle yeni çene modelleri 

hazırlanmıştır(100). 

Sonlu elemanlar analiz sisteminde kuvvet dağılımı her eleman için ayrı ayrı 

hesaplanacağından, duyarlı analiz yapılabilmesi için modellemedeki eleman sayısı önem 
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taşımaktadır ve bu sayı mümkün olduğunca arttırılmaya çalışılmalıdır(92,112). Bununla 

birlikte, eleman ve düğüm noktası sayısı arttıkça analiz süresi de uzamaktadır. Bu nedenle 

yapılan çalışmaların pek çoğunda eleman ve düğüm noktası sayısı sınırlı tutulmakta veya 

eleman ve düğümler özellikle kuvvet uygulanan bölgelere dağıtılarak diğer bölgelerde 

oldukça az sayıda bırakılmaktadır(122).  

Materyalin özellikleri yapı içerisindeki stres dağılımını büyük ölçüde etkilemektedir. 

(98) Sonlu elemanlar analiz çalışmalarında modellemede kullanılan materyaller için kabul 

edilmiş sabit bir elastisite modülü ve Poisson oranı bulunmamaktadır(123). Matematiksel 

modellerde seçilen materyaller için belirlenmiş sabit veriler olmaması, sonuçları 

çeşitlendirerek, benzer çalışmalar arasındaki esas farklılığı oluşturmaktadır. Bu sebeple, 

çalışmalarda kullanılan elastisite modül değerlerinin canlı dokuların elastisite modüllerine 

benzer olması, sonuçların doğruluğu açısından oldukça önem taşımaktadır(124). Bu 

çalışmada, kullanılan tüm materyaller için geçmişte yapılan çalışmalarda sıklıkla kullanılan 

değerler esas alınarak stres analizi gerçekleştirilmiştir.  

Bazı çalışmalarda bu oranlar tek tip alınmıştır. Ancak kemik kortikal ve spongioz 

olmak üzere 2 ye ayrılır ve çenenin farklı bölgelerinde nicelik ve niteliği farklıdır. Mandibula 

posterior bölgede D1 kemik densitesi ve D4 kemik densitesi bulunur. Bu çalışmada genel 

olarak çene kemiklerinin lokasyonlarına göre farklılıklar gözetilerek D1 ve D4 kemik 

densitelerinde çalışma planlanmıştır(56). 

Anizotropik maddeler, uygulanan stres ölçümünde farklı noktalarda farklı ölçüm değerleri 

sergileyebilirler. Özellikle kemik dokusunda olduğu gibi, remodelling süreçlerini içeren dinamik 

dokular anizotropik özellik sergilerler. Bu durum stres ölçümünü zorlaştırmakta ve elde edilen 

verilerin hassasiyetini etkilemektedir. Bu durum homojen olmayan materyaller için de 

geçerlidir(124). Bu yüzden, literatürde de yapıldığı gibi, bu sorunu gidermek ve ölçümlerin 

doğrululuğunu her noktada eşit kılmak için kullanılan materyaller homojen ve izotropik olarak 

kabul edilmiştir(125). 

Sonlu eleman analizi çalışmalarında kemiğin yanı sıra, osseointegrasyon miktarının 

da tam olarak modellenmesi mümkün olmamaktadır(126,127). Çünkü ışık mikroskobu 

altında yapılan incelemeler neticesinde kemik-implant temasının %100 olduğu düşünülse 

de, klinik olarak elde edilen histolojik veriler bunu göstermemektedir(98,128,129). İmplant 

kemik arası osseointegrasyon hiçbir zaman % 100 olmamaktadır(122,130,131). Bu 



 58 

çalışmada, diğer sonlu eleman analizi çalışmalarına benzer şekilde implant %100 

osseointegre kabul edilmiştir.  

Keyak ve ark., Huang ve ark. yaptıkları sonlu elemanlar analizinin doğruluğunu 

belirlemek için birçok klinik çalışma ile sonlu elemanlar analizi sonuçları karşılaştırılmış ve 

homojen, izotropik ve %100 osseointegre kabul edilen varsayımların gerçeği etkilemeyecek 

kadar önemsiz olduğu belirtilmiştir(132,133).  

Modeller arası kıyaslama yapıldığı için kas ataçmanları dikkate alınmamıştır. Kemik 

modelin her kenardan sabitlendiği kabul edilmiştir.  

Yükleme şekline göre statik ve dinamik olmak üzere iki çeşit sonlu elemanlar stres 

analizi yöntemi bulunmaktadır. Dental implantın yorulma direncini sorgulayan statik 

yükleme, sabit hızla gelen bir eğik kuvvet karşısında implantın bükülme veya kırılma 

direncini ortaya koyar. Wang ve ark. (134), diş sıkma ve gıcırdatma durumunda olduğu gibi 

yavaş mandibular hareketlerin simule edildiğini düşündüğünden statik analiz yönteminin 

kullanılması gerektiğini belirtmişlerdir. Göre (116) , bruksizmi olan bireylerin simüle 

edildiği sonlu elemanlar stres analizi çalışmasında statik yükleme altında analiz 

gerçekleştirmiştir. Bu doğrultuda çalışmamızda statik sonlu elemanlar stres analizi yöntemi 

kullanılmıştır.  

Çiğneme kuvvetlerinin yön, süre ve büyüklük açısından değerlendirilmesi analizin 

doğruluğunu etkileyen önemli faktörlerdendir(116). Dental implantolojide sonlu elemanlar 

stres analiz yöntemi uygulanırken, implantların sadece vertikal kuvvetlere maruz kalmadığı; 

aynı zamanda horizontal ve vertikal kuvvet vektörlerinin birleşiminden meydana gelen oblik 

kuvvetlere de maruz kaldığı ve bu oblik kuvvetlerin, vertikal kuvvetlere oranla daha yıkıcı 

stres oluşturduğu belirtilmiştir(98). Sonlu elemanlar analiz çalışmalarında, kuvvetin 

uygulanış şekliyle ilgili de farklı görüşler mevcuttur. Bazı çalışmalar kuvvet uygulaması için 

cusp-marjinal sırt ilişkisini (135,136), bazı çalışmalar cusp-fossa ilişkisini esas alırken 

(10,129,137), bazı çalışmalar ise kuvvetleri direk santral fossadan uygulamayı tercih 

etmektedir (138). Özellikle tek diş eksikliklerinde restorasyonlarda oluşturulması gereken 

oklüzal ilişki cusp-marjinal sırt ilişkisi şeklindedir. Ancak bu ilişkide restorasyona gelen 

yükler komşu dişler tarafından da paylaşılmaktadır(139). Bu nedenle çalışmamızda, sadece 

restorasyonun kuvvetleri karşılayacağı ve böylece sonuçların daha objektif olarak elde 

edilebileceği bir senaryo hazırlayabilmek amacıyla, cusp-fossa ilişkisi tercih edilmiştir.  
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Çalışmamızda bruksizm esnasında oluşan parafonksiyonel hareketleri taklit etmek 

amacıyla  oluşturulan tüm modellerde hem vertikal hem de oblik yönde kuvvetler 

uygulanmıştır. Oklüzal düzleme dik yöndeki kuvvet uygulanması diş sıkmasını; oklüzal 

düzleme 30 derece olacak şekilde oblik yöndeki kuvvet uygulaması ise diş gıdırdatma 

esnasında oluşan kuvvet bileşkesinin yönünü simüle etmektedir(140,141). 

Sonlu elemanlar stres analizi çalışmalarının asıl sonucunu belirleyecek olan yükleme 

koşulunun oblik yükleme koşulu olduğu düşünülmektedir(142–144). Bu düşüncenin sebebi, 

yıkıcı kuvvetlerin esas olarak yatay kuvvetlerin olması ve dik yükleme koşulunda çok 

belirgin olmayan asıl yıkıcı stres birikimlerinin oblik yükleme koşulunda daha belirgin bir 

şekilde meydana gelmesidir. Anitua ve ark. tarafından yapılan bir çalışmada, implantın aksı 

dışında kuvvet uygulandığında abutment vidası için stres ve kırıkta belirgin bir artış rapor 

edilmiştir(145). Bununla birlikte, dikey yönde kuvvet uygulanmasında devirici kol uzunluğu 

sıfır olduğu için aks dışı kuvvete oranla daha önemsiz olduğu bildirilmiştir(145).  

Bu tez çalışmasında; literatürdeki çalışmaların sonuçları ile uyumlu olarak, oblik 

kuvvetler uygulanan modellerde, dik kuvvetler uygulanan modellere göre, hem dental 

implant ve abutment üzerinde oluşan Von Mises stres değerleri, hem de kemik üzerinde 

oluşan asal stres değerlerinin daha yüksek olduğu gösterilmiştir. 

Çiğneme sırasında oluşan kuvvetlerin büyüklüğü ile ilgili literatürde değişkenlik 

gösteren veriler mevcuttur. Bu veriler cinsiyet, mevcut kas yapısı, kasın tonusu, yaş, diş 

eksikliği, parafonksiyonel alışkanlık varlığı, bruksizm ve ağız içerisinde yapılan ölçüm 

yöntemlerinin farklılığına göre değişmektedir(146).  

Doğal dişlerde restorasyon varlığı kuvvetlerde değişikliğe sebep olmamaktadır. 

Erkeklerde ortalama maksimum ısırma gücü 53.6-64.4 kg, kadınlarda ise 35.8-44.9 kg olarak 

belirtilmiştir. Ferrario (147), birinci büyük azı diş bölgesindeki ortalama çiğneme kuvvetini 

bayan hastalarda 234.46 N, erkek hastalarda 306,07 N olarak belirtmiştir. Bruksizmi olan 

hastalarda yapılan çalışmalarda molar dişlerideki maksimum ısırma gücü erkek hastaların 

911 N, kadın hastalarda ise 569 N olarak saptanmıştır(148).  

Nokturnal( gece) bruksizmde maksimum ısırma kuvveti 415 N, diürnal bruksizmde 

ise 775 N olarak belirtilmiştir (149). Göre ve ark. bruksizmi olan bireylerin simüle edildiği 

çalışmalarında mandibular kanin, birinci küçük azı ve ikinci büyük azı bölgesine 

yerleştirilmiş implantlar üzerine 5 üyeli köprü modeli üzerine toplam kuvvet 1000 N olacak 
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şekilde kuvvet uygulamışlardır (140). Bu bilgiler doğrultusunda çalışmamızda dikey yönde 

toplam 1000 N, oblik yönde ise toplam 500 N olacak şekilde dinamik kuvvet uygulanmıştır.  

Misch  kortikal kemikteki implant kemik kontağının trabeküler kemiğe göre daha 

fazla olduğunu, kortikal kemiğin daha güçlü ve deformasyona karşı dirençli olduğunu 

belirtmiştir(150). Ayrıca stresin kortikal kemikte yoğunlaşmasının diğer bir nedeninin de 

implantın kortikal kemikle sadece küçük bir yüzeyinin temas etmesiyle ve implantın kalan 

yüzeyinin ise sponjiyöz kemiğin tamamen içinde olması sebebiyle daha geniş bir temas 

yüzeyine aktarılması ile de açıklanabileceğini düşünmekteyiz.  

Başarılı bir osseointegrasyon için kemik kantitesi ve densitesinin de önemi 

belirtilmiştir (151). Kemik densitesi, implant-kemik temas miktarı ile doğrudan ilişkilidir. 

Bunun sebebi temas yüzdesinin kortikal kemikte trabeküler kemikten daha yüksek 

olmasıdır(54). Densitesi yüksek kemikte primer stabilitenin artması, osseointegrasyonu ve 

dolayısıyla implant prognozunu artırmaktadır(151,152).  

Literatürde çekme stres değerlerinin en yüksek görüldüğü bölgelerin, rezorpsiyonun 

ilk olarak başlayacağı bölgeler olarak kabul edilmiştir (153,154). Stres yoğunluğunun 

implantın boyun bölgesinde en üst yivlerde ve bu bölgeye komşu kortikal kemikte oluştuğu, 

implantın orta ve apikal bölgesine doğru ise azaldığı bildirilmiştir(155). Bu durum, kortikal 

kemiğin elastik modülünün daha yüksek olması sebebiyle gelen kuvvetlerin büyük 

çoğunluğunu taşıdığının ve kuvvet uygulandığında kemiğin bir dayanak noktası ve fulkrum 

olarak görev yaptığını göstermektedir. Çalışmamızda hem dikey hem oblik kuvvet 

uygulaması sonrasında elde edilen veriler benzer çalışmalarla uyumlu olup, gerilmelerin 

implantların boyun bölgesinde ve çevreleyen kortikal kemikte yoğunlaştığını göstermiştir.  

 Osteointegrasyon kaybı ve kemik rezorpsiyonu bakımından basma kuvvetlerinin 

daha önemli olduğu Lan ve ark.’nın yaptıkları çalışmalarında belirtilmiştir (156). Kemik 

dokusu; üzerine gelen basma streslerine, çekme streslerine göre daha dayanıklıdır fakat 

çalışmamızda, daha ayrıntılı değerlendirme yapabilmek amacıyla hem maksimum principle 

stres (çekme) hem de minimum principle stres değerleri kullanılmıştır. Çalışmamızda, klinik 

olarak anlamlı değerlendirmeler yapabilmek için, kemik dokusunun daha az dirençli olduğu 

maximum çekme streslerinin detaylı değerlendirilmesi yapılmıştır.  

İmplanta gelen kuvvetlerin en çok kortikal kemik tarafından karşılandığı ve daha 

düşük oranda ise spongioz kemikte stres görüldüğü belirtilmiştir (157). Spongiyöz kemiğe 

göre daha rijit yapısı, elastisite modülünün yüksekliği ve kemiğin dış kısmında bulunarak 



 61 

kuvvetlerle ilk karşılaşma bölgesi olmasından dolayı en fazla stres kortikal kemik 

tabakasında görülmektedir (158,159). Çalışmamızda kortikal kemikte oluşan maksimum 

çekme ve basma stresleri 308.258 MPa ve -240.528 MPa iken; spongioz kemikte oluşan en 

yüksek çekme ve basma stresleri 28.278 MPa ve -24.433 MPa’dır. Kortikal kemikte en 

yüksek çekme stres değerleri PEEK implant ve PEEK abutment yerleştirilen modellerde, en 

düşük çekme stres değerleri de titanyum implant ve zirkonya abutment yerleştirilen 

modellerde oluştuğu belirlenmiştir. 

Kortikal kemik varlığı ve kalınlığı sonlu elemanlar analizinin sonucunu etkileyecek 

önemli özelliklerden biridir.(160). Clelland ve ark. yaptıkları sonlu elemanlar analizi 

çalışmasında; maksilladaki kemik miktarının ve yapısının stres dağılımı üzerine etksini 

incelemişlerdir. Kortikal kemik kalınlığının 1,5 mm’den 3 mm’ye artması sonucunda 

kortikal kemikteki maksimum gerilme değerlerinin %50 oranında azaldığını tespit 

etmişlerdir(161). Okumora ve ark. yaptıkları sonlu elemanlar analiz çalışmasında; kortikal 

kemik mevcudiyetinin stres dağılımı üzerine etkisini incelemişlerdir. Kortikal kemiğin 

bulunmadığı ve implantların sadece spongioz kemik tarafından desteklendiği modellerde en 

yüksek stres değerlerini tespit etmişlerdir(162). Bu çalışmada da literatür ile uyumlu olarak 

tamamen kortikal D1 kemik densitesindeki kemikte, kortikal kemik kalınlığını 1.5 mm 

alındığı D4 kemik densitesinde göre daha düşük asal stres değerleri bulunmuştur. 

Literatürde yapılan çalışmalarda primer stabilite ve implantların başarı oranının 

kemik kalitesi ile birebir ilişkili olduğu rapor edilmiştir(163). D4 kemik densitesi ise D1’e 

gore 10 kat zayıftır. D4 kemik densitesinde primer stabilite sağlamak oldukça güçtür(164). 

Almeida ve ark. yaptıkları çalışmada 4 farklı kemik yoğunluğundaki modellerde 

aksiyal ve bukkolingual kuvvetin oluşturduğu stres dağılımını incelemişlerdir. Sonuç olarak 

yüklemelerde kemikteki en yüksek stres değerlerinin D3 ve D4 kemik densitesinde 

görüldüğünü bildirmişlerdir. D1 ve D2 kemikte ise daha düşük stres konsantrasyonları 

izlenmiştir. Gerilim değerleri açısından en yüksek değerin D4 kemikte oluşurken değerlerin 

D3, D2 ve D1 olacak şekilde sırayla azaldığını belirtmişlerdir(165). 

Benzer şekilde Lin ve ark. çeşitli kemik tiplerine sahip modellerde implant-diş 

destekli sistemler üzerinde yapmış oldukları çalışma sonuçlarında kemik yoğunluğu 

azaldıkça kemikte meydana gelen Von Mises değerinin arttığını, özellikle stres değerinin D4 

kemik tipinde yüksek olduğunu belirtmişlerdir(166) 
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Lin ve ark. kemik yoğunluğu arttıkça stresin kemikte daha uniform yayıldığını, 

kemik kalitesi D1 den D4’e doğru azaldıkça da kortikal kemik kalınlığı azaldığından stres 

miktarının daha yüksek bulunduğunu belirtmişlerdir. D4 tip kemikte ise çok ince bir kortikal 

tabaka olması ve trabeküler kemiğin hakim olması nedeniyle boyun bölgesinde meydana 

gelen stresin ince bir kortikal tabakada yoğunlaştığından daha yüksek değerler elde 

edildiğini belirtmişlerdir(166). 

Çalışma bulgularını değerlendirdiğimizde her modelde D1 kemik densitesindeki 

Maksimum ve Minimum Asal stres değeri D4 kemikten daha yüksek değerde bulunması Lin 

ve ark. yaptığı belirttiği nedenlerle açıklanabilir. 

Çalışmamızda kullandığımız implant materyallerinin elastik modülleri; titanyum 110 

GPa, zirkonya 200 GPa ve PEEK 3.85 GPa değerlerindedir(167,168). Kortikal kemiğin 

elastik modülü ise 13.7 GPa, spongiyöz kemiğin elastik modülü 1.1 GPa değerindedir(169). 

Titanyum ve zirkonya implant gruplarımız kortikal kemiğe göre çok daha yüksek elastik 

modülüne sahiptir.  

PEEK implantların kemik-implant temas alanının titanyum implantlara göre daha 

düşük olduğu belirtilmiştir. PEEK implantlar, düşük elastik modülü sayesinde üzerlerine 

gelen kuvvetleri titanyuma göre daha homojen ve fazla miktarda etrafındaki kemiğe iletir, 

bu sayede kendi üzerinde daha az stres oluşmasını sağlamaktadır(170). Sarot ve ark. yaptığı 

çalışmada PEEK implantların kortikal kemikte, titanyuma göre daha fazla stres 

oluşturduğunu belirtmişlerdir(171). Çalışmamızda da PEEK implant kullandığımız grupta, 

implanta gelen kuvvetlerin daha çok çevre kemiğe iletilerek kortikal kemikte daha yüksek 

stres değerleri görülmesine ve implantta daha düşük stres değerleri görülmesine neden 

olmuştur, bulgularımız yapılan çalışmalarla paralellik göstermektedir.  

Güngör ve ark. tarafından yapılan çalışmada üst çene ön bölge kısmi dişsizlikte 

zirkonya ve titanyum implant destekli sabit protezde; kemik, implant, abutment ve protez 

üzerine gelen stresler araştırılmıştır. Çalışmada, kortikal kemikte oluşan stres değerleri; 

zirkonya implant kullanılan modellerde titanyum implant kullanılan modellere göre daha 

düşük bulunmuştur (114). Çalışmamızda kortikal kemikte oluşan en yüksek stresler, elastik 

modülü en düşük olan PEEK implant kullanılan modellerde tespit edilmiştir. Kortikal 

kemikte oluşan en düşük stresler ise elastik modülü en yüksek olan zirkonya implant 

kullanılan modellerde tespit edilmiştir. Titanyum implant kullandığımız modellerde ise 
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kortikal kemikte oluşan stresler zirkonya ve PEEK implant kullanılan modellerdeki 

değerlerin arasında görülmüştür.  

Metaller veya bazı polimerler gibi sünebilir materyaller için Von Mises stresi önemli 

bir kavramdır. Eğer materyal üzerinde oluşan maksimum Von Mises stres değeri, materyalin 

akma dayanımını aşarsa materyal üzerinde plastik deformasyon meydana gelir. Farklı 

modellerde, uygulanan kuvvetler karşısında implant boynunda oluşan stres yoğunluklarının 

eğilimini, daha önce de yapılmış çalışmalarla kabul görmüş olan Von Misses stres değerinin 

hem nicelik olarak hem nitelik olarak değerlendirilmesiyle belirlenir(113,172). Bu tez 

çalışmasında; oluşturulan bütün modellerde en yüksek Von Misses stres değeri zirkonya 

implant ve abutmentta, en düşük Von Mises stres değeri ise peek implant ve abutmentta 

görülmüştür. Ancak PEEK materyalinin akma dayanımı bu değerlerin altında olduğu için 

implant ve abutment başarısız olarak kabul edilmiştir. Oblik kuvvet altında D1 ve D4 kemik 

densitesindeki zirkonya materyalinin akma dayanımı abutment için ölçülen Von Mises 

değerinden düşük olduğu için başarısız olarak kabul edilmiştir. 

Güngör ve ark. yaptıkları çalışmada, üst çene ön bölge kısmi dişsizlikte zirkonya ve 

titanyum implant destekli sabit protezde; kemik, implant, abutment ve protez üzerine gelen 

stresler incelenmiştir. Çalışmada, titanyum implant üzerine gelen Von Mises stres değerleri 

135.88 MPa, zirkonya implant üstüne gelen Von Mises stres değerleri ise 209.36 MPa olarak 

bulunmuştur. Zirkonyanın elastik modülü titanyuma göre daha yüksek olduğu için titanyuma 

göre stresleri daha çok kendi üzerinde biriktirdiğini belirtmişlerdir (114).  

Choi ve arkadaşlarının mandibular birinci molar diş eksikliğinde yapılan tek implant 

için sonlu elemanlar analizi sonuçlarına göre zirkonya modeli, titanyum modeline göre 

abutmentte daha yüksek von Mises stres değerleri sergilemiştir. Buna ek olarak, Zirkonya 

modeli, Titanyum modeline kıyasla implant çevresindeki destek kemiğine stres iletimi 

açısından daha olumlu sonuçlar göstermiştir. Bu sonuçlar, zirkonyanın yüksek sertliği ve 

elastik modülünden kaynaklanmaktadır, ancak stres değeri malzemenin kırılma 

dayanımından daha düşüktür. Bu nedenle, Zirkonya modelinin klinik kullanım için yeterli 

estetik ve stres modüle edici özelliklere sahip olduğu düşünülebilir(173). 

Eskitaşçıoğlu ve ark. yaptığı sonlu elemanlar analiz çalışması sonucunda, dayanakta 

meydana gelen gerilmelerin en yüksek değerlerinin, dayanak ve implant yapılarının üst 

bölümünlerinde yoğunlaştığı tespit edilmiştir(113,155). Koca ve ark. yaptığı üç boyutlu 

sonlu elemanlar analizi çalışmasında dayanakta meydana gelen gerilmelerin 
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konsantrasyonlarının implantlardaki gerilme değerlerinden daha yüksek olduğu 

görülmüştür(113). Bu çalışmada da abutmente ait elde edilen gerilme değerleri, oblik ve 

vertikal kuvvet uygulanan tüm modellerde implantlardan elde edilen gerilme değerlerinden 

daha yüksektir.  

Tretto ve ark. SESA ile yaptıkları çalışmada, üst çene santral diş bölgesinde tip 3 

kemiğe yerleştirilen titanyum implant üstüne titanyum abutment ile zirkonya implant üstüne 

zirkonya abutmentin; kortikal kemikte, implantta ve abutmentte oluşturdukları stresleri 

incelemişlerdir. Çalışmanın sonucunda zirkonya implant ve zirkonya abutmentta, titanyum 

implant ve titanyum abutmenta göre daha fazla stres oluştuğunu ve zirkonya materyalinin 

kullanıldığı grupta titanyum materyalinin kullanıldığı gruba göre D1 ve D4 kemik 

densitelerinde daha düşük stresler oluştuğunu belirlemişlerdir(174). Çalışmamızdaki farklı 

implant yerleşimlerinde, titanyum implant ve zirkonya abutment kullandığımız gruplarda 

D1 ve D4 kemik densitelerinde diğer gruplara göre daha düşük değerde çekme ve basma 

stresi bulunmuştur. 

Çağlar ve ark. maksilla santral diş bölgesinde uyguladıkları titanyum implant üzerine 

titanyum ve zirkonya abutment ve tek parça zirkonya dental implantın kemikte, implantta ve 

abutmentte oluşturdukları stresleri incelemişlerdir. Titanyum implant ve zirkonyum 

abutment modelinde implant ve kortikal kemik üzerinde oluşan Von Mises ve kompresif 

stresler Titanyum implant ve titanyum abutment modelinde görülen değerlerden daha düşük 

bulunmuştur. Zirkonya implantın kortikal kemikte en düşük stresleri oluşturduğu ve 

zirkonya abutment implant ve kortikal kemikte titanyum abutmenta göre daha düşük von 

Mises ve kompresif streslere neden olduğunu bildirmiştir(175).  

Fabris ve ark. zirkonya, PEEK, karbon fiber takviyeli PEEK (CFR-PEEK) veya cam 

fiber takviyeli PEEK'ten (GFR-PEEK) oluşan tek parça implantlarla geleneksel titanyum 

dental implantların biyomekaniğini sonlu elemanlar yöntemi ile değerlendirmek amacıyla 

yaptıkları çalışmada düşük elastik modüle sahip PEEK ve CFR-PEEK implantların kortikal 

kemikte daha yüksek stres oluşturduğunu, titanyum implantın daha uygun stres dağılımı 

sağladığını ve PEEK materyallerinin dayanımının uzun vadeli klinik performans için düşük 

olduğunu belirtmişlerdir (176). 

Çalışmamızda statik analiz sonucunda titanyum materyalinin başarılı PEEK 

materyalinin başarısız sonuçlar sergilediği görülmüştür. Yorulma analizi sonucunda 

tekrarlanan kuvvetlere maruz kalan materyallerde başarısızlık riski artmakta ve kırık 
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meydana gelebilmektedir. Dolayısıyla bir materyalin dayanıklılığı ve kırılma direncini o 

materyalin başarısızlık göstermeden dayanabileceği, tekrarlanan kuvvetlerin en üst seviyesi 

belirlemektedir. Bu seviyenin belirlenebilmesi için kullanılan yorulma deneyleri, sürekli 

tekrar eden mekanik, kimyasal ve termal siklusların meydana getirdiği etkileri in vitro 

koşullarda taklit eden deneysel yöntemlerdir(94). Bu nedenle çalışmamızda, klinik koşulları 

daha iyi yansıtabilmek için, statik yük uygulamasına ilave olarak yorulma analizi yapılmış 

ve implantlarda meydana gelen yorulma değerlerine bakılmıştır.  

Yorulma analizi ile her bir model için kullanılan implantların uzun dönem başarısı 

kemiksel yapı farklılıkları ile farklı implant materyallerinin yorulma özelliği göz önünde 

bulundurularak incelenmiştir. Elde edilen sonuçlar, 1 yıllık çiğneme sayısı olan 383 250 

siklus değerine bölünerek implantların ortalama klinik başarı yılı hesaplanmıştır(177).  

Literatür incelendiğinde dental implant materyallerinde sonlu elemanlar ile yorulma 

analizi çalışma sayısı yetersizdir. Bu çalışmada titanyum, zirkonya ve PEEK materyallerinin 

oluşturulan senaryodaki parafonksiyonel kuvvetler sonucunda yorulma analizi ve döngüsel 

ömürleri hesaplanmıştır. 

PEEK materyali için dayanım sınırını geçen Von Mises stres değerleri (vMax > Su)  

sebebiyle statik analiz sonucu başarısız olan implantlar ve abutmentler fail olarak kabul 

edilmiştir. Modellerde ölçülen Von Mises stres değeri ile Alternating stres değeri ölçülerek 

materyalin yorulma ömrü hesaplanmıştır. Dik ve oblik kuvvetler karşılaştırıldığında oblik 

kuvvetlerin implant ve abutment için hesaplanan yorulma ömründe belirleyici olduğu 

görülmüştür. Oblik kuvvet altında titanyum implant ve titanyum abutment modelinde 

abutmenta gelen von Mises stres değeri ile Alternating Stres değeri hesaplandığında 

abutmentte D1 kemik densitesinde 5.106 döngü sonrasında, D4 kemik densitesinde ise 106 

döngü sonrasında yorulma olduğu hesaplanmıştır. Oblik kuvvet altında PEEK implant ve 

zirkonya abutment modelinde, zirkonya abutmentin maksimum von Mises stres değeri 

materyalin akma dayanımından yüksek olduğu için (vMax > Sy)  104 döngüden daha az 

sürede yorulma olduğu hesaplanmıştır. 

Lindtner ve ark. vida gevşemesini ve döngüsel kuvvetlere karşı gösterdikleri 

davranışı değerlendirmek amacıyla standart titanyum vidalarla karşılaştırmak için karbon ile 

güçlendirilmiş PEEK (CFR-PEEK) ve polimetil metakrilat (PMMA) siman takviyeli CFR-

PEEK vidaları 10 kadavranın lumbar vertebrasına yerleştirmişlerdir. Standart titanyum 

yerine CFR-PEEK kullanılması seçilen test düzeneğinde vida gevşemesini etkilemezken, 
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PMMA CFR/PEEK vidalarının ankrajını artırdığını belirtmişlerdir(178). Bizim 

çalışmamızda PEEK dental implant materyalinin fail olmasının sebebi CFR-PEEK 

materyaline göre daha düşük elastisite modülüne sahip olması ile açıklanabilir. 

Lommen ve ark. yaptığı çalışmada mandibula rekonstrüksiyonu için fiber takviyeli 

PEEK (f-PEEK), (PEEK), polieterketoneketon (PEKK) ve polifenilsülfon (PPSU) polimer 

plakların mekanik yorgunluğunu değerlendirmek amacıyla sentetik madibulalara implante 

edilmiştir. Mekanik testte 300 N kuvvet uygulanan plaklarda; titanyum plakalar en yüksek 

yorulma dayanımını sağlamasına rağmen, f-PEEK ve PEEK plakalar 250.000 çiğneme 

döngüsü boyunca başarı göstermiştir ve bu da mandibula rekonstrüksiyonu için yeterli 

mekanik dayanımı gösterdiğini belirtmiştir (179). Bizim çalışmamızda, PEEK materyalinin 

başarısız olması parafonksiyonel kuvvetler uygulanması ile açıklanabilir. 

Nakano ve ark. yaptıkları çalışmada titanyum ve zirkonya abutmentler ile oblik ve 

vertikal yüklemenin implant bileşenleri üzerindeki etkilerini araştırmıştır. Dayanaklar saf 

titanyumdan (Ti grubu) ya da zirkonyadan (TZP grubu) yapılmıştır. TZP grubunda, implant 

gövdesinde konfigürasyon değişiklikleri gözlenmiş ve abutment yüzeyinde Ti tespit 

edilmiştir. Oblik kuvvetin vertikal kuvvete göre daha yıkıcı etkileri olduğunu belirtmişlerdir. 

TZP grubunun Ti grubuna kıyasla klinik olarak dezavantajlı olduğu öne sürülmüştür (180). 

Gehrke ve ark. yaptıkları in vitro çalışmada döngüsel kuvvet uygulamasından önce 

ve sonra zirkonya ve titanyum abutmentlerin mekanik davranışını değerlendirmiştir. Yapılan 

çalışmada titanyum implantlarda zirkonya abutment kullanımının implant altıgeninde 

değişikliklere ve/veya kalıcı deformasyonlara neden olabileceğini belirtmiştir. Ayrıca, 

abutmentlerin köşelerinde stres, zirkonya abutmentlerde mikro kırılmalara ve ardından 

mikro boşluk oluşumuna yol açtığını bildirmiştir(181). Bu çalışmada sonlu elemanlar 

yorulma analizinde en başarılı sonuç titanyum implant ve zirkonyum abutment modelinde 

bulunmuştur.  

Dik ve oblik kuvvet uygulanan tüm modeller karşılaştırıldığında ise; dik kuvvet 

uygulanan tüm implant modellerinden elde edilen kliniksel başarı değerleri, oblik kuvvet 

uygulanan modellerden daha üstün bulunmuştur. Oblik kuvvet uygulamasının implantların 

klinik başarı sürelerini azalttığı görülmüştür.  

İmplantların başarısında düşük ve yüksek kemik yoğunluklarını karşılaştıran 

araştırmalarda, implant başarısızlığının düşük yoğunluklu kemikte daha fazla olduğu 

bulunmuştur(54,182). Bu klinik çalışmalara paralel olarak çalışmamızda dik kuvvetler 
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altında düşük yoğunluklu kemikte implantların klinik başarı süresinin daha az olduğu 

saptanmıştır. Ancak, tasarlanan modellerde mandibular kemik yapısı maksilladan daha 

yoğun olmasına rağmen, dinamik oblik kuvetler altında elde edilen sonuçlar yukarıda 

bahsedilen çalışmalardan farklı olarak, mandibular modellerdeki implantlarda daha yüksek 

başarısızlık görülmesi şeklinde ortaya çıkmıştır. Bu sonuç, kemik yapının yoğunluğunun 

fazla olması dolayısıyla elastiklik modülünün yükselmesi ve yapının direncinin artmasının 

yanısıra fonksiyonel kuvvetler karşısında oluşabilecek deformasyonlara karşı da dayanıklı 

olması ile ilişkilendirilebilir(113). Chou ve arkadaşları, mandibular premolar bölgede iki 

farklı (düşük ve yüksek) yoğunluktaki kemik yapıya dar çaplı (3,5 mm) implantlar 

yerleştirmiş ve bu implantlara oblik olarak uyguladıkları 100N’luk kuvvet sonrası kemiğin 

davranışını sonlu elemanlar analiz çalışması ile incelemişlerdir. Çalışmanın sonucunda da, 

yüksek yoğunluklu kemiğin elastikiyetinin düşük kemik yoğunluğuna göre çok daha düşük 

olduğunu tespit edilmiştir(183). Çalışmamızda modellerden elde edilen yorulma deneyi 

sonuçlarının, kemiğin yoğunluğu, bu yoğunluğa bağlı olarak oluşan yüksek dayanımı ve 

düşük elastikiyeti dolayısıyla, implantlar üzerine gelen oblik yüklerin kemik yapıda değil 

implantlar üzerinde yoğunlaşması neticesinde ortaya çıktığı düşünülmektedir.  

Ayrıca yorulma deneyinde oblik kuvvet uygulanan mandibular örnekler içerisinde en 

başarısız modelin PEEK implant modeli olduğu tespit edilmiştir. Elde edilen bu sonucun ise, 

PEEK ve titanyum materyallerinin çekme dayanımı ve elastisite modülü değerleri arasındaki 

farklılığa bağlı olarak ortaya çıktığı düşünülmüştür.  

Çalışmamızın sonuçlarına göre tüm gruplarda kemik densitesi arttıkça oluşturulan 

modellerin tüm bileşenlerinde stres değerlerinin azaldığı saptanmıştır. Çalışmamızda elde 

edilen veriler doğrultusunda bruksizmi olan hastalarda oklüzal kuvvetlerin implant ve çevre 

dokularında oluşturduğu stresleri azaltmak için literatürde var olan düzenlemelere ilaveten 

titanyum implant ve zirkonya abutment materyalin kullanılması önerilebilir. Ancak bu 

konuyla ilgili daha fazla araştırma yapılmasına ihtiyaç vardır.  

Çalışmanın Limitasyonları 

1. Çalışmada uygulanan kuvvetler bruksizm hastalarında farklılık gösterebilir. 

2. Mukoza ve periodontal doku materyal özellikleri çalışmaya dahil edilmedi. 
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3. İmplantlar %100 osseointegre kabul edilmiştir. Kemik homojen ve izotropik kabul 

edildi. Vital dokularda bu mümkün değildir. Ancak Keyak ve ark. belirttiği üzere 

sonlu elemanlar  analizi vital doku değerlerini yansıtmada başarılıdır(132). 
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6. SONUÇ 

Zirkonya abutment kullanılan tüm modellerde hem kemikteki asal stres değerlerinde 

hem de dental implantlardaki Von Mises stres değerinde azalma görülmüştür. Oblik 

kuvvetlerde dahi titanyum implant üzeri zirkon abutment uygulamasının stres dağılımına 

etkisinin olumlu olması sebebi ile bruksizm hastalarında bu materyallerin kullanılmasının 

döngüsel kuvvetlerde daha uzun ömüre sahip olacağı belirtilebilir. 

Tiitanyum implant ve titanyum abutment modelinin dental implantolojide sıklıkla 

kullanılırken yapılan yorulma analizi sonucunda titanyum materyaline göre zirkonyanın 

tekrarlanan kuvvetler karşısında daha başarılı sonuç vermektedir. Bu materyalin kinik 

uygulamada kullanımı gelecek vadetmektedir. 
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