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ÖZET 

Farklı Altyapı Materyalleriyle Üretilmiş Subperiostal İmplant Destekli Farklı 

Tasarımdaki Hibrit Protezlerdeki Kuvvet Dağılımının Sonlu Elemanlar Analizi 

Yöntemi ile İncelenmesi 

Bu çalışmada, subperiostal implant destekli hibrit protezlerde kullanılan farklı 

altyapı tasarımlarının, altyapı materyallerinin ve üstyapı materyallerinin implant, altyapı, 

üstyapı ve kemikteki stres dağılımı üzerindeki etkileri sonlu elemanlar stres analizi 

yöntemiyle incelenmiştir. Atrofik dişsiz maksillanın rehabilitasyonu için subperiostal 

implantlarla desteklenmiş on adet sanal üç boyutlu hibrit protez modeli oluşturulmuştur. 

Altyapı tasarımı olarak bar ve Toronto tasarımları kullanılırken, altyapı materyali olarak 

kobalt-krom (Co-Cr), zirkonya (Zr) ve polietereterketon (PEEK); üstyapı materyali olarak 

ise polimetilmetakrilat (PMMA), zirkonya ve lityum disilikat tercih edilmiştir. Çalışmada 1 

cm yarıçapında rijit bir gıda maddesi (foodstuff) oluşturulmuş ve ikinci premolar ile birinci 

molar arasına yerleştirilmesiyle 200 N’luk dikey bir kuvvet tek taraflı olarak uygulanmıştır. 

Yükleme sonucunda osteosentez vidaları çevresindeki kortikal kemikteki maksimum ve 

minimum asal stresler ile subperiostal implant, altyapı ve üstyapıdaki Von Mises stres 

değerleri incelenmiştir. Sonuçlar, bar altyapı tasarımlarının Toronto tasarımlarına kıyasla 

kemikte daha yüksek gerilmelere neden olduğunu göstermiştir. Daha yüksek elastisite 

modülüne sahip altyapı materyallerinin implant ve üstyapıdaki gerilmeleri azalttığı, ancak 

altyapı ve kemikteki stresleri artırdığı belirlenmiştir. Daha yüksek elastisite modülüne 

sahip üstyapı materyallerinin ise kemik ve implant üzerindeki stresleri önemli ölçüde 

etkilemediği, ancak altyapıdaki stresleri azalttığı ve üstyapıdaki gerilmeleri artırdığı 

görülmüştür. Sonuç olarak, PEEK yerine Zr ve Co-Cr gibi rijit materyallerin kullanılması, 

bar tasarımı yerine Toronto tasarımının tercih edilmesi ve PMMA yerine zirkonya ve 

lityum disilikat gibi rijit üstyapı materyallerinin kullanılması, implant-protez sistemindeki 

gerilme dağılımı ve büyüklüğü üzerinde olumlu bir etkiye sahip olmuştur. 

Anahtar Kelimeler: Subperiostal İmplant, Hibrit Protez, Sonlu Elemanlar Analizi, 

Toronto Protez, Altyapı Materyali 
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ABSTRACT 

Investigation of Force Distribution in Hybrid Prostheses with Different Designs 

Supported by Subperiosteal Implants and Manufactured from Various Substructure 

Materials Using the Finite Element Analysis Method 

In this study, the effects of different substructure designs, substructure materials, 

and superstructure materials used in subperiosteal implant-supported hybrid prostheses on 

the stress distribution in the implant, substructure, superstructure, and bone were analyzed 

using the finite element stress analysis method. Ten virtual three-dimensional models of 

hybrid prostheses supported by subperiosteal implants were created for the rehabilitation of 

atrophic edentulous maxilla. Bar and Toronto designs were used as substructure designs, 

while cobalt-chromium (Co-Cr), zirconia (Zr), and polyetheretherketone (PEEK) were 

used as substructure materials, and polymethylmethacrylate (PMMA), zirconia, and 

lithium disilicate as superstructure materials. In the study, a rigid foodstuff with a radius of 

1 cm was modeled, and a vertical force of 200 N was applied unilaterally to the foodstuff 

positioned between the second premolar and the first molar. As a result of the loading, the 

maximum and minimum principal stresses in the cortical bone around the osteosynthesis 

screws and the Von Mises stress values in the subperiosteal implant, substructure, and 

superstructure were analyzed. The results showed that bar substructure designs caused 

higher stresses in the bone compared to Toronto designs. Substructure materials with a 

higher modulus of elasticity were found to reduce stresses on the implant and 

superstructure but increased stresses in the substructure and bone. Superstructure materials 

with a higher modulus of elasticity did not significantly affect stresses on the bone and 

implant but reduced stresses in the substructure while increasing stresses in the 

superstructure. In conclusion, using rigid materials such as Zr and Co-Cr instead of PEEK, 

preferring the Toronto design over the bar design, and employing rigid superstructure 

materials such as zirconia and lithium disilicate instead of PMMA positively influenced the 

stress distribution and magnitude in the implant-prosthesis system. 

Keywords: Subperiosteal Implant, Hybrid Prosthesis, Finite Element Analysis, Toronto 

Prosthesis, Substructure Material 
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1. GİRİŞ ve AMAÇ 

Tam dişsizliklerin rehabilitasyonunda en yaygın tedavi seçeneklerinden biri dental 

implantlardır. Ancak diş kayıpları sonrası alveolar kretlerde meydana gelen rezorpsiyon 

zamanla ileri derece atrofik çenelere yol açabilir. Bu tür durumlarda mevcut kemik miktarı, 

geleneksel dental implantlarla tedavi için yetersiz kalır. İleri derece atrofik çenelere sahip 

tam dişsiz hastalar genellikle total protezler, implant destekli hareketli protezler veya 

implant destekli sabit protezler ile tedavi edilebilmektedir (1). Ancak mevcut kemik hacmi 

yetersiz olduğunda, bu hastalar için kemik greftleme, zigomatik implantlar veya diğer ileri 

cerrahi prosedürler gibi alternatif tedavi yöntemleri gerekebilir (2). 

Şiddetli maksilla atrofisi durumlarında implant-protetik rehabilitasyon süreci, 

yetersiz kemik genişliği ve yüksekliği nedeniyle oldukça karmaşık ve uzun süreli 

olabilmektedir (3, 4). Bu hastalar için tedavi seçenekleri sınırlı olup, mevcut çözümler 

arasında zigomatik implantlar, sinüs tabanı yükseltme ve kemik greftleme gibi yöntemler 

yer almaktadır (5, 6). Cawood ve Howell’in Sınıf V ve VI sınıflamasında yer alan ileri 

derecede maksilla atrofilerinde, geleneksel yöntemler büyük cerrahi müdahaleler ve 

yüksek komplikasyon riskleri taşımaktadır. Bu durum, uzun rehabilitasyon süreleri ve 

yüksek maliyetlerle birleştiğinde, tedavinin hasta tarafından kabul edilebilirliğini 

düşürmektedir (7, 8). Böyle vakalarda subperiostal implantlar, diğer tedavi yöntemlerine 

kıyasla hem cerrahi müdahale ihtiyacını azaltan hem de başarılı sonuçlar sunan etkili bir 

alternatif olarak ön plana çıkmaktadır. 

Dijital teknolojilerin diş hekimliğinde hızla yaygınlaşması, bu alandaki 

uygulamaları köklü bir şekilde değiştirmiştir. Konik ışınlı bilgisayarlı tomografi (KIBT) ve 

bilgisayar destekli tasarım ve üretim (CAD/CAM) teknolojileri gibi yenilikler, hastaya özel 

implantların tasarımını ve üretimini mümkün kılmıştır. Bu teknolojilerin sağladığı detaylı 

analiz ve üretim teknikleri, subperiostal implantlar gibi eski kavramların yeniden 

değerlendirilmesine yol açmıştır. Özellikle eklemeli üretim (3D baskı) teknolojisinin 

gelişimi, subperiostal implant konseptinin modern bir yaklaşımla tekrar ele alınmasını 

sağlamıştır (9).  

Yeni nesil subperiostal implant sistemlerinin tanıtımını yapan ilk uzmanlardan biri 

Dr. Mommaerts olmuştur. Yaptığı araştırmalar sonucunda geliştirdiği subperiostal implantı, 

“ekleme yöntemiyle üretilen subperiostal çene implantı” (Additively Manufactured 

Subperiosteal Jaw Implant – AMSJI) olarak adlandırmış ve patentlemiştir. Bu implantlar, 



2 

subperiostal implant konseptini modern teknolojiyle birleştirerek yenilikçi bir çözüm 

sunmaktadır. AMSJI’ler osteosentez vidalarıyla sabitlenmekte olup, orta yüz sütunlarına 

yerleştirilerek primer stabilite sağlar ve başarılı protetik rehabilitasyon sonuçları elde 

edilmesine olanak tanımaktadır (10, 11). 

Subperiostal implantlar ciddi maksilla atrofisine sahip hastalarda zigomatik 

implantlara ve büyük kemik greftleri uygulamalarına alternatif bir çözüm sunar. 

İmplantasyon sonrasında immediyat yükleme ile fonksiyon hemen sağlanabilir ve bu 

tedavi işlemleri lokal anestezi altında yerleştirilebilir ancak bilinçli sedasyon veya genel 

anestezi ile kombine edilmesi önerilir (2, 12). Çok merkezli retrospektif bir çalışmada, 

subperiostal implantların ciddi maksiller atrofiye sahip hastalarda tam ark rehabilitasyonu 

için güvenli bir teknik olduğu kanıtlanmıştır (13). Bu vaka serisinde %100 implant 

sağkalım oranı ve %90,3 başarı oranı kaydedilmiş olup, ortalama 2 yıldan uzun bir takip 

süresi ile bu tekniğin kısa ve orta vadede güvenilirliği gösterilmiştir (13). Modern 

subperiostal implantların etkinliği yapılan çalışmalarla kanıtlanmış ve geleceğe yönelik 

umut vaat etmektedir. Bununla birlikte, subperiostal implantlarda görülen biyolojik ve 

mekanik komplikasyonlar da bildirilmiştir (14, 15). En yaygın görülen komplikasyon, 

minör komplikasyon olarak bilinen yumuşak doku dehisensi olmuştur. Ancak bu 

komplikasyonların implantların kısa dönem sağkalımını etkilemediği belirtilmiştir (2). 

Subperiostal implantların sert ve yumuşak dokular üzerindeki etkilerini tam olarak 

anlamak ve biyolojik komplikasyonları azaltmak amacıyla daha geniş popülasyonlarla 

uzun vadeli çalışmalar gerekmektedir. Tedavinin başarısı; doğru tasarım, implant 

yerleştirme, sabitleme, hasta seçimi ve bakım ile doğrudan ilişkilidir (16). Ayrıca, uzun 

vadeli klinik sonuçlar ve farklı protetik yapıların implant sağkalımı üzerindeki etkilerini 

değerlendirmek için daha fazla araştırma yapılmalıdır. Bu nedenle, subperiostal 

implantların etkinliğini tam anlamıyla ortaya koymak için geniş çaplı ve uzun süreli klinik 

çalışmalara ihtiyaç duyulmaktadır.  

İmplant destekli sabit protezlerin uzun dönem klinik başarısı, altyapı ve üstyapının 

dikkatli bir şekilde planlanmasına ve seçilmesine bağlıdır (17, 18). Çalışmalar, 

protezlerdeki kırılma, bükülme ve vida gevşemesi gibi sorunların, uygun olmayan altyapı 

malzemeleriyle doğrudan ilişkili olduğunu göstermiştir (19). Meriç ve ark.’nın (20) yaptığı 

bir çalışmada, dental protezlerde kullanılan materyallerin, implantlara uygulanan yükü 

etkileyebileceği ve potansiyel olarak kemik deformasyonuna yol açabileceği belirtilmiştir. 
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Aynı zamanda, protez tasarımı ve materyalinin stres dağılımı üzerindeki etkisinin büyük 

önem taşıdığı vurgulanmıştır. Diğer araştırmalar da protez altyapı tasarımlarının ve 

kullanılan materyallerin, proteze gelen kuvvetlerin protez ve implant sistemleri üzerindeki 

stres dağılımını etkilediğini ortaya koymuştur (21–23). Protetik altyapı materyali, 

fonksiyon sırasında oluşan streslerin kemik-implant ara yüzüne, implantlara, protez 

yapılarına ve destek bileşenlerine yayılmasında kritik bir rol oynar (24). Yüksek stres 

yoğunlukları, osseointegrasyon kaybı, altyapı ve abutment vidaları gibi protetik 

bileşenlerde mekanik komplikasyonlara, hatta kırılmalara neden olabilecek önemli bir 

etiyolojik faktör olarak kabul edilmektedir (25). Bu nedenle altyapının doğru tasarlanması 

ve uygun malzeme seçimi implantlara ve kemiğe binen yüklerin dengeli bir şekilde 

aktarılmasını sağlar. Aksi takdirde, uzun vadede kemikte rezorpsiyon oluşabilir ve bu da 

implant başarısızlığına yol açabilir. Ayrıca, çiğneme sırasında ağız içi kuvvetler büyük bir 

değişkenlik gösterir ve bu kuvvetler 70 N ile 1000 N arasında değişebilir. (26–28). Bu 

kuvvetler, dişler ve protez sistemleri üzerinde önemli mekanik yükler oluşturur ve stres 

dağılımını doğrudan etkiler. Dolayısıyla, protezlerin destekleyici kemikte, implantlarda ve 

protez yapılarına binen yükleri dengeleyebilecek şekilde tasarlanması büyük önem taşır 

(29, 30). 

İmplant destekli hibrit protezlerde farklı altyapı materyalleri ve tasarımları 

kullanılabilmektedir. İmplant destekli hibrit protezlerde en sık kullanılan ve çalışmalarla en 

çok rapor edilmiş sistemlerden biri bar tasarımı ve akrilik üstyapı kombinasyonudur (31–

34). Ancak uzun süreli takipler, bu tür protezlerde diş aşınması ve akrilik kırılması gibi 

sorunların bakımını zorlaştırdığını göstermiştir (34, 35). Günümüzde, implant destekli 

hibrit protezlerde farklı altyapı materyalleri, protez tasarımları ve üstyapılar kullanılarak bu 

tür sorunları azaltmak amaçlanmaktadır (24, 36–39). Altyapıda sıklıkla tercih edilen 

materyaller arasında kobalt-krom alaşımları, titanyum, zirkonya ve polietereterketon 

(PEEK) yer almaktadır (36, 40). Altyapı materyali olarak kullanılan kobalt-krom alaşımları 

dayanıklılık, biyouyumluluk ve korozyon direnci gibi özelliklerinden dolayı sıkça tercih 

edilirken (41); titanyum yüksek erime sıcaklığı, deformasyona karşı direnci ve düşük 

elastikiyet modülü sayesinde implantlar ve protetik yapılarda tercih edilmektedir (41, 42). 

Zirkonya düşük korozyon, düşük termal iletkenlik, yüksek bükülme direnci ve sertlik gibi 

üstün kimyasal ve fiziksel özelliklere sahip olup diğer seramiklere, titanyum ve metal 

alaşımlarına göre daha biyouyumlu olarak kabul edilmektedir (43, 44). Benzer şekilde, 

Polietereterketon (PEEK) düşük özgül ağırlık, uygun elastikiyet ve mükemmel kimyasal 
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direnç gibi özellikleriyle öne çıkan yüksek performanslı bir polimerdir (45). PEEK’in 

elastisite modülü insan kemiğine benzer olduğundan çevresindeki kemik üzerindeki stresi 

azaltır (46). Ayrıca diş rengine benzer görünümü ve dayanıklılığı sayesinde PEEK, sabit ve 

hareketli protezlerde özellikle implant destekli protezlerin CAD-CAM altyapılarında 

giderek daha fazla tercih edilmektedir (37, 47).  

İmplant destekli hibrit protezlerde üstyapı için çeşitli protez materyalleri 

kullanılmakta olup, bunlar arasında en yaygın tercih edilen materyal PMMA’dır 

(polimetilmetakrilat) (32, 48). Bununla birlikte bilgisayar destekli tasarım ve bilgisayar 

destekli üretim (CAD-CAM) teknolojisinin gelişmesiyle zirkonya bloklardan protetik 

üstyapı tasarımları üretilebilmektedir (49). Bu sayede frezelenmiş zirkonya üstyapıların 

metal bar tasarıma simante edildiği tasarımlar ile geleneksel metal-akrilik bar tasarımına 

bir alternatif olmuştur (39). Bar tasarımda PMMA’nın uzun süreli kullanımı sırasında diş 

aşınması ve kırılma gibi komplikasyonlar ortaya çıkarken, zirkonya bu sorunlara karşı daha 

dayanıklı ve aşınmaya dirençli bir yapı sunar (50). Zirkonya üst yapılar, geleneksel metal-

akrilik bar tasarımlarına göre daha dayanıklı, estetik ve biyouyumlu bir seçenek olarak öne 

çıkar (51). 

Toronto tasarıma sahip hibrit protezleri, vida ve siman tutuculu protezlerin 

sorunlarını aşmak ve her iki yöntemin de avantajlarını sunmak için önerilmiştir (52). 

Bilgisayar destekli tasarım ve üretim (CAD-CAM) teknolojisinin ilerlemesiyle Toronto 

protezleri daha fazla popülerlik kazanmıştır (53). Bu tür protezler frezelenmiş titanyum, 

zirkonya veya PEEK gibi altyapılar üzerine zirkonya ve porselen veneer restorasyonların 

simantasyonu ile oluşturulmaktadır ve üstün estetik, biyomekanik avantajlar ile kolay 

hijyenik bakım özellikleri sunmaktadır (37, 54). Toronto protezinin en önemli avantajı, 

altyapı tasarımının implant pozisyonu veya açısına bağlı olmaması ve implant çıkışlarının 

düzeltilebilmesidir. Bu teknik, her kronun estetik ve işlevsel olarak istenilen pozisyonda 

üretilmesini sağlar (55). Ayrıca hasar gören bir kron, altyapıya zarar vermeden 

yenilenebilir ve vida erişim deliği nedeniyle oluşabilecek estetik ve oklüzyon sorunları 

giderilebilir (56). 

Şiddetli atrofik maksilla vakalarında tedavi seçeneği olarak subperiostal implantlar 

yeniden gündeme gelmiştir. Gelişen CAD/CAM ve 3D baskı teknolojileri sayesinde kişiye 

özel implantlar tasarlanabilmekte ve bu sayede rehabilitasyon mümkün olmaktadır (16, 57, 

58). Günümüz teknolojileri ile protetik materyal çeşitliliği artmış ve farklı protez 
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materyalleri ile tasarımların kombinasyonları çoğalmıştır. Ancak bu protetik yapı 

çeşitliliğinin yeni nesil subperiostal implantlarda biyomekanik etkileri üzerine yapılan 

çalışmalar eksiktir (2, 59, 60). Bu nedenle farklı altyapı tasarımları, altyapı materyalleri ve 

üstyapı seçeneklerini değerlendirmek literatürdeki bu boşluğu doldurmak adına önem arz 

etmektedir. Bu çalışmada amacımız, aşırı atrofik maksillada subperiostal implant destekli 

farklı altyapı tasarımları, altyapı materyalleri ve üstyapı materyalleri kullanarak hibrit 

protez modelleri oluşturmak ve bu modellere uygulanan kuvvetlerin oluşturduğu stresleri 

sonlu elemanlar analizi yöntemiyle incelemektir. Böylece, literatüre bu konuda katkı 

sağlayarak farklı protetik yapıların biyomekanik etkileri konusunda daha fazla bilgi 

sunmayı amaçlamaktayız. 

Sonlu elemanlar stres analizi yönteminde, bilgisayar ortamında sanal olarak 

oluşturulan atrofik tam dişsiz maksillada çift taraflı subperiostal implant destekli hibrit 

protezler iki farklı tasarım (toronto tipi ve bar tipi hibrit protezler), dört farklı altyapı 

materyali (kobalt-krom, titanyum, zirkonya, PEEK) ve üç farklı protetik üstyapı (PMMA, 

zirkonya ve lityum disilikat) ile modellenmiştir. Literatür taraması sonucunda, uygulanacak 

oklüzal kuvvet ve yükleme koşulları belirlenmiş ve sanal olarak modellenen rijit bir gıda 

maddesi aracılığıyla tek taraflı kuvvet uygulanmıştır. Uygulanan bu kuvvet sonucunda, 

subperiostal implant, altyapı, protetik üstyapı, maksiller ve zigomatik osteosentez vidaları 

çevresi ile maksiller alveolar bölgede kortikal kemikte oluşan stres değerleri sonlu 

elemanlar stres analizi yöntemi ile değerlendirilmiştir. 

Bu çalışmada sonlu elemanlar analizi kullanılarak test edilecek iki yokluk 

hipotezimiz şunlardır: Birinci yokluk hipotezimiz, farklı hibrit protez tasarımlarının 

(toronto tipi ve bar tipi hibrit protezler) subperiostal implant, altyapı, üstyapı, maksiller ve 

zigomatik osteosentez vidaları çevresi ile maksiller alveolar bölgede kortikal kemikte 

oluşan stresler üzerinde bir farklılık yaratmayacağıdır. İkinci yokluk hipotezi ise, farklı 

altyapı materyallerinin (kobalt-krom, titanyum, zirkonya, PEEK) biyomekanik yükleri 

farklı şekilde dağıtarak subperiostal implant, altyapı, üstyapı, maksiller ve zigomatik 

osteosentez vidaları çevresi ve maksiller alveolar bölgede kortikal kemikte oluşan 

streslerin miktarı ve dağılımı üzerinde belirgin bir etki yaratmayacağıdır. 

 

 

 



6 

2. GENEL BİLGİLER 

2.1. Dental İmplantolojinin Tanımı ve Tarihi 

Dental implantların tarihi eskiye dayanmaktadır. M.Ö. 2500’lerde Mısırlılar, altın 

ligatür telleriyle dişleri stabilize etmeye çalışmışlardır (61). M.Ö. 500 civarında Etrüskler, 

hayvan dişlerini altın bantlarla lehimleyerek diş yerine geçen parçalar yapmışlardır. 

Fenikeliler ise altın tel kullanarak dişleri sabitlemiştir. M.S. 300’lerde fildişinden oyulmuş 

dişler altın telle sabitlenerek köprü oluşturulmuştur. M.S. 600 civarında, Maya 

popülasyonu kabuk parçalarını implant olarak kullanmış ve radyografiler, bu implantların 

etrafında kemik oluşumunu göstermiştir (62). 

 

Resim 1. Mayalara ait alt çenede bulunan diş şeklindeki deniz kabuğunun kullanımı 

 (Ring’den, 61) 

Hipokrat, M.Ö. 500’de çekilen dişlerin yerine yapay dişlerin altın veya ipek 

ipliklerle diş etlerine sabitlenebileceğini ve çıkarılan dişlerin altın iplikle diğer dişlere 

bağlanarak yerleştirilmesini önermiştir. 1800’lere kadar diş kaybını restore etme 

yöntemleri, genellikle çekilen dişlerin altın, ipek veya platinyum gibi materyallerle 

sabitlenmesi şeklinde Hipokrat’ın önerilerine paralel olarak uygulanmıştır (63). 

1800’lerde Maggiolo, ilk intraosseöz implant fikrini öne sürmüştür. Çekilen dişlerin 

yerine altın postlar yerleştirerek kron stabilitesini sağlamayı amaçlamıştır (63). 

1900’lerin başlarında vida şeklindeki implantlar popüler hale gelmiştir. Payne’in 

gümüş silindir ve Sholl’un porselen kök tasarımları bu dönemde kullanılmaya başlanmıştır 

(63, 64).  

Birinci Dünya Savaşı’ndan sonra H. Léger-Dorez, modern implantlara benzeyen 

“tübüler uzatma” implantını tanıtmıştır. Alvin ve Moses Strock ise vitalyum alaşımlı yivli 
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implantları kullanarak eksik dişleri tedavi etmeye başlamışlardır. 1938’de uygulanan ilk 

yivli implant, hastanın ölümüne kadar başarılı bir şekilde kullanılmıştır (63, 64). 

Gustav Dahl’ın 1938’de tanımladığı subperiosteal implant fikri, intraosseöz 

implantlardan farklı bir yaklaşım olarak dikkat çekmiştir. Dahl’ın kafes şeklindeki 

subperiosteal implantı, özellikle protez stabilitesini artırmak için dört abutment üzerine 

protez yerleştirmeyi hedeflemiştir (65). Bu yaklaşım, daha sonra subperiosteal implantların 

gelişimine katkı sağlamış ve 1940’larda ve 1950’lerde benzer tasarımlar geliştirilmiştir 

(66, 67). Ancak, bu tip implantlar zamanla yerini osseointegrasyon temelli intraosseöz 

implantlara bırakmıştır (64). 

1960’ların başında modern implantolojinin temelini, İsveçli anatomi profesörü Per-

Ingvar Brånemark atmıştır (68). Brånemark, titanyumun kemik dokusuyla uyumlu 

olduğunu keşfetmiş ve günümüz implantolojisinin öncüsü olarak kabul edilmiştir. Tavşan 

fibulası üzerinde yaptığı çalışmada, kemiğin titanyum yüzeyine yapıştığını bulmuş ve bu 

bulguları diş hekimliği uygulamalarına aktarmıştır. Osteointegrasyonu, “canlı kemik ile 

yük taşıyan implant yüzeyi arasındaki yapısal ve işlevsel bağlantı” olarak tanımlamıştır 

(68, 69). 

1965 yılında, Per-Ingvar Brånemark mandibula defekti olan bir hastaya sabit bir 

restorasyon sağlamak amacıyla dört adet intraosseöz titanyum implant yerleştirmiştir. On 

yılın sonunda ise Brånemark, osseointegrasyon temelli “osteointegre” implantları 

tanıtmıştır (68). Modern diş hekimliğinde, diş eksikliklerinin implant destekli protezlerle 

tedavisi, Brånemark ve ekibinin 1960’larda ortaya koyduğu osseointegrasyon kavramı 

sayesinde gelişmiştir (69). Bu kavram, implantın kemikle tam uyum sağlayarak 

bütünleşmesini ifade eder ve tedavinin temelini oluşturur. Bu dönemden itibaren 

teknolojinin ilerlemesiyle, implantlarda farklı malzeme ve tasarımlar üzerine yoğun 

çalışmalar yapılmıştır (68). Bugün, çeşitli tasarım, model ve boyutlara sahip implant 

sistemleri, tam ve kısmi dişsizlik yaşayan hastalarda etkili bir şekilde kullanılmaktadır 

(69). 

2.2. Dental İmplantlarda Osseointegrasyon Kavramı ve Başarı Kriterleri  

Osseointegrasyon terimi ilk kez Brånemark tarafından kullanılmış olup, “Yük 

altındaki implant yüzeyi ile canlı kemik arasında, herhangi bir bağ dokusu olmaksızın, 

doğrudan yapısal ve işlevsel bir bağlantı” olarak tanımlanmıştır (68). Daha sonra, diğer 

araştırmacılar bu tanımı “canlı kemik ile yüklenmiş implant yüzeyi arasında fibröz doku 
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içermeyen ve ışık mikroskobu altında gözlemlenebilen doğrudan temas” şeklinde 

güncellemişlerdir (70, 71). Bu tanımlar osseointegrasyonun histolojik yönünü açıklar. Zarb 

ve arkadaşları (72) ise 1991’de osseointegrasyona biyomekanik bir yaklaşım getirmiştir. 

Bu bilim insanlarına göre, “Kemiğin uzun süreli fonksiyonel yüklenmesi süresince kemik 

içine yerleştirilen alloplastik materyallerin kemik ile klinik olarak asemptomatik ve rijit bir 

şekilde bağlanması” gerekmektedir. 

Osseointegrasyon sürecinin başarıyla tamamlanması, çeşitli faktörlere bağlıdır (73). 

Bu faktörlerden bazıları şunlardır: implant materyalinin biyouyumlu olması, implantların 

tasarımı ve yüzey işlemleri, tercih edilen cerrahi teknik, implant yatağını oluşturacak 

kemiğin sağlıklı ve morfolojik olarak yeterli olması, primer stabilitenin sağlanması, 

iyileşme sürecinin ideal şekilde tamamlanması ve yükleme koşulları. Bu faktörler, başarılı 

bir osseointegrasyon süreci için kritik öneme sahiptir (74).  

Bir implantın başarılı kabul edilebilmesi için aşağıdaki kriterleri yerine getirmesi 

gerekmektedir (75). 

 İmplantta hareketliliğin olmaması,  

 İmplant çevresinde radyolüsent alan bulunmaması, 

 İmplantasyondan sonra kemik kaybının ilk yıl için 1.5 mm’yi, sonraki yıllarda 

ise 0.2 mm’yi geçmemesi, 

 Enfeksiyon, nöropati, parestezi, geri dönüşü olmayan ağrı veya mandibular 

kanal perforasyonu gibi semptom ve anomalilerin bulunmamasıdır. 

Başarılı bir implantın bu kriterleri 5 yılda %85, 10 yılda ise %80 oranında yerine 

getirmesi gerektiği belirtilmektedir (75). 

2.3. Kemik Dokusu ve Özellikleri 

Kemik dokusu; organik matriks üzerine inorganik tuzların çökelmesiyle oluşan bir 

yapıdır. Kemik tuzları ya da mineral matriks olarak da adlandırılabilen inorganik yapı; 

kalsiyum, fosfat, hidroksiapatit, demir, klor, potasyum, magnezyum ve karbonattan 

meydana gelmektedir (76). 

Kemik dokusu kortikal ve trabeküler olmak üzere iki ayrı tabakadan oluşur. 

Kortikal kemik sıkışmış ve kompozit bir yapıya sahip olan kansellöz kemiği çevreleyen 

yoğun bir kemik türüdür. Mineral yoğunluğu kansellöz kemiğe kıyasla daha yüksektir. 

Kortikal kemiğin periostunda osteoblastlar, kollajen lifler ve osteoklastlar bulunmaktadır. 
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Osteoblastlarlar kemiğin apozisyonundan sorumluyken, osteoklastlar rezorpsiyonundan 

sorumludur. Kortikal kemiğin altında yer alan trabeküler kemik ise daha düşük yoğunlukta 

olup mekanik etkilere karşı daha az dirençlidir (68, 77). 

Osseointegrasyonun sağlanabilmesi için yeterli kemik miktarı (yükseklik, genişlik, 

şekil) ve yoğunluğuna gerek duyulmaktadır (78). İmplant tedavisinde optimal sonuç elde 

edebilmek için kemik yapısının en önemli faktörlerden biri olduğu bildirilmiştir. Primer 

stabilite, yükleme zamanı ve doğru implant seçimi açısından kemik kalitesi kritik bir rol 

oynamaktadır (79). 

Lekholm ve Zarb’ın radyografik kemik kalitesi sınıflaması implant alanlarının ön 

değerlendirmesi için sıklıkla kullanılmaktadır (80, 81). Kemik yoğunluğu kortikal ve 

trabeküler kemik miktarına göre radyografik olarak değerlendirilerek dörde ayrılmıştır 

(82). 

 Tip 1, tamamen homojen kompakt kemik,  

 Tip 2, kalın kortikal kemik ile çevrili spongioz kemik,  

 Tip 3, ince kortikal kemik ile çevrili yoğun spongioz kemik,  

 Tip 4, ince kortikal kemik ile çevrili düşük yoğunlukta spongioz kemik, olarak 

belirtilmiştir.  

 

Resim 2. Lekholm ve Zarb kemik kalitesi sınıflaması (Branemark’dan, 82) 

Ek olarak Misch de kemik yoğunluğunu, drilleme sırasında karşılaşılan sertliğe 

göre, az yoğundan çok yoğuna doğru sınıflandırmıştır (83, 84). 

 D1, yoğun kompakt kemik: Kemiğin çoğunluğu yoğun kompakt kemikten 

oluşmaktadır. En çok mandibula anterior bölgede gözlenmektedir. 

 D2, yoğun-kalın kompakt ve seyrek trabeküllü kemik: Kemik dış yüzeyi kalın 

ve yoğun kompakt kemik içerir, iç yapıda ise poröz spongioz kemik dokusu 
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mevcuttur. Genellikle mandibula anterior ve posterior bölgelerde ve maksiller 

anterior bölgede görülebilmektedir.  

 D3, poröz kompakt ve ince trabeküllü kemik: Kemik dış yüzeyinde ince 

kompakt kemik yapısı mevcut iken içerisinde ince trabeküler yapı 

bulunmaktadır. En çok maksillada görülmektedir.  

 D4, ince trabeküllü kemik: Kortikal kemik miktarı çok azdır ya da mevcut 

değildir. D4 kemik yapısı implant cerrahisi için uygun değildir ve başarısızlık 

ihtimali çok yüksektir. Çoğunlukla maksilla posterior bölgede görülmektedir 

(85, 86). 

 

Resim 3. Misch’in kemik yoğunluğu sınıflaması (Misch’ten, 84) 

Kemik yapının kalitesi uygulanan tedavinin başarısını etkilemektedir. İmplant 

yerleşimi sırasında, tork değerleriyle birlikte bilisayarlı tomografi (BT) ve konik ışınlı 

bilgiyasarlı tomografi (KIBT) görüntülerinden elde edilen objektif kemik 

değerlendirmelerinin, primer stabilite ile ilgili kritik bilgiler sağladığı bildirilmiştir (87). 

Tip 4 kemik implant başarısını olumsuz etkilemektedir ve osseointegrasyona zarar 

vermektedir (88–90). Faverani ve ark.’nın (91) çalışmasına göre implant destekli tam ark 

sabit restorasyonlar için en uygun kemik kalitesinin Tip 1 ve 2 olduğu belirtilmiştir.  

2.4. Dental İmplant Çeşitleri  

Dental implantlar birçok şekilde sınıflandırmıştır. Yaygın olarak kabul edilen 

sınıflandırmada ise kemik dokusu ile olan ilişkilerine bağlı olarak dört ana gruba ayrılırlar: 

transmandibular, intramukozal, subperiosteal ve endosteal implantlar. 

2.4.1. Transmandibular İmplantlar 

Transmandibular implantlar, mandibulayı basisten başlayarak kret tepesine kadar 

ilerler ve mukozaya uzanırlar. Stabilizasyonu nedeniyle iyi olarak değerlendirilse de büyük 

boyutları dezavantaj olarak görülmektedir. İmplant başarısızlığı durumlarında çıkarılması 
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zordur ve çevre dokulara diğer implantlara göre daha fazla hasar verebilmektedir (92). Çok 

kapsamlı ve karmaşık bir cerrahi teknik gerektirdikleri için günümüzde kullanılmamaktadır 

(93). 

 

Resim 4. Transmandibular İmplantlar (Boemio’dan, 94) 

2.4.2. İntramukozal İmplantlar 

 İntramukozal implantlar çıkarılabilir proteze sabitlenmiş biyolojik olarak uyumlu 

ek parçayı tutmak için yumuşak dokuda mekanik bir kilit oluşturan sistem mantığıyla 

çalışmaktadır. Bu tür implantlar protezde palatinal bölümün istenmediği ve labial kısmın 

kısaltılması istendiği durumlarda ve atrofik maksillanın bulunduğu durumlarda 20. yüzyılın 

ilk yarısının sonlarına doğru kullanılmıştır. Ancak günümüzde bu tür implantlar 

kullanılmamaktadır (95, 96). 

 

Resim 5. İntramukozal implantlar: Mantar şeklindeki titanyum parça, protez tabanına 

tutturulmuş ve mukozaya oturarak mekanik bir kilit oluşturmaktadır (Evasic'ten, 

95). 
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2.4.3. Subperiostal İmplantlar 

Kemik üzerinde ve periosteumun altında çerçeve gibi seyreden ve kemikten destek 

alan implantlardır. İlk kez Gustav Dahl 1938’de subperiosteal implantlarını tanımlamıştır 

(65). İleri derecede atrofik çenelerde endosteal implantların uygulanmasının elverişsiz 

olduğu durumlarda subperiostal implantlar kullanılabilmektedir (66, 67). İlk üretimlerde 

mukoza üzerinden ölçü alınarak kafes şeklinde üretilmek üzere döküm metal alaşımlar 

kullanılmaktaydı (66). Endosteal implantların tanıtılmasıyla birlikte subperiostal dental 

implantların kullanımı azalmış ve terk edilmiştir. Ancak günümüz teknolojisinde ilerleme 

ve yenilikleri sayesinde, tomografi görüntüleri kullanılarak CAD/CAM teknolojisi ile 

tasarım ve üretimin sağlandığı yeni nesil subperiosteal implantlarlar tekrar gündeme 

gelmiştir (64, 97). 

 

Resim 6. Subperiostal İmplantlar (Boemio’dan, 94) 

2.4.4. Endosteal İmplantlar  

Endosteal implantlar çekilmiş dişin soketine ya da dişsiz alveol kemiğine uygun 

frezlerle yuvalar hazırlanarak yerleştirilen implant tipidir. Bu implant tipi günümüzde en 

yaygın olarak tercih edilen implantlardır. Ayrıca diğer implantlar ile karşılaştırıldığında 

osseointegrasyon açısından en başarılı olan implant çeşididir (98, 99).  

Endosteal implantların kendi içlerinde farklı tipleri bulunmaktadır. Bunlar silindir, 

konik blade ve vida tipidir. Bu tipler arasında en çok kullanılan ise vida tipidir (100, 101). 
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Resim 7. Endosteal implantlar (Boemio’dan, 94) 

2.5. Dental İmplant Materyalleri  

İmplant materyallerinin fiziksel ve kimyasal özellikleri, implant tedavisinin klinik 

sonuçlarını ve prognozunu önemli ölçüde etkiler (102). Uygun biyouyumluluk, 

mukavemet, dayanıklılık, korozyon direnci, aşınma direnci ve kırılma direnci, ideal bir 

implant malzemesi için istenen özelliklerdir (103, 104). 

İmplant uygulamalarında, ilk dönemlerde materyal olarak altın, krom-kobalt, 

paslanmaz çelik benzeri farklı metal ve metal alaşımlar implant yapımında kullanılmıştır. 

Fakat dokularda oluşan reaksiyonun çok olması ve klinik başarısının düşüklüğü sebebiyle, 

dental implant materyalleri olarak çok kullanılamamışlardır (105). İmplantın tasarım 

prensipleri, kullanılan malzemenin fiziksel özellikleriyle uyumlu olmalıdır. Kimyasal 

bileşimlerine göre, diş implantlarında kullanılan malzemeler metaller, seramikler ve 

polimerler olmak üzere üç ana kategoriye ayrılabilir (105). 

Günümüzde implantların yapımında en sık kullanılan materyaller ise titanyum ve 

titanyum alaşımlarıdır (106). 

Dental implantlarda materyaller Kimyasal bileşimlerine göre sınıflaması şu 

şekildedir (105, 106); 

Metaller: 

1. Titanyum 

2. Titanyum Alaşımları: 

 Ti-6Al-4V 

 Roxolid (83 %–87 %Ti-13 %–17 %Zr) 

 Ti-6A1-4 V ekstra düşük aralıklı (ELI) 
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3. Tantalyum (Ta) 

4. Kobalt-Krom Alaşımları 

5. Paslanmaz Çelik  

6. Altın 

Seramikler: 

1. Aluminyum oksit (Al2O3)  

2. Zirkonyum oksit  

3. Hidroksiapatit  

4. Trikalsiyum fosfat  

Polimerler: 

1. Polietereterketon (PEEK) 

2. Polietilen  

3. Polimetilmetakrilat (PMMA)  

4. Politetrafloroetilen (PTFE)  

5. Silikon lastik  

6. Polisülfon 

2.6. İmplant Endikasyon ve Kontrendikasyonları 

Endikasyonlar (75, 107); 

 Tam veya kısmi diş kaybı olan hastalarda, 

 Uzun dişsizlik boşlukların sabit protez ile tedavisi için, 

 Hareketli protez kullanamayan hastalarda, 

 Alveol kretlerinde belirgin atrofi görülen tam dişsiz hastalarda, 

 Zayıf kas kontrolüne sahip bireylerde, 

 Diş eksikliği durumunda implant gereksinimi olan vakalarda, 

 Doku toleransının düşük olduğu durumlarda, 

 Parafonksiyonel alışkanlıkları nedeniyle protez stabilitesinde sorun yaşayan 

hastalarda, 

 Çene veya yüz bölgesinde defekt bulunan hastalarda, 

 Öğürme veya kusma refleksi olan hastalarda, 

 Ortodontik ankraj amacıyla kullanılabilir. 
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Kontrendikasyonlar (75, 107) 

Ana kontrendikasyonlar; 

 Kontrol altına alınamayan sistemik hastalıkları olan bireylerde, 

 Gelişimi devam eden genç bireylerde, 

 Alkol veya ilaç bağımlılığı olan hastalarda, 

 Ciddi psikolojik bozukluğu olan hastalarda uygulanması uygun değildir. 

Göreceli kontrendikasyonlar; 

 Yüksek risk taşıyan hastalarda (örneğin, radyoterapi geçmişi olan, ileri 

periodontal hastalığı bulunan, sigara içen, bruksizm sorunu olan veya ciddi 

osteoporoz riski bulunan hastalar), 

 İnteroklüzal mesafenin yetersiz olduğu durumlarda, 

 Kemik hacmi veya kalitesinin yetersiz olduğu vakalarda uygulanması göreceli 

olarak uygun değildir. 

2.7. Maksilla Anatomisi, Atrofik Maksillada Gözlenen Değişiklikler ve Tedavi 

Seçenekleri 

Maksilla yüz iskeletinin en büyük kemiklerinden biri olup intermaksiller sutur ile 

birleşen iki parçadan oluşur. Bu kemik, burun boşluğu, ağız boşluğu ve göz çukurunun 

oluşumunda kritik bir rol oynar ve piramidal bir gövdeye sahip olup dört çıkıntısı bulunur: 

processus zygomaticus, processus frontalis, processus alveolaris ve processus palatinus. 

Maksillanın yan yüzeyi infratemporal fossa ve bukkal vestibüler alanı oluşturur. 

Maksillanın üst yüzeyi orbital tabanın yapısına katılırken alt yüzeyi alveolar kemiği ve 

palatinal kubbeyi içerir (108). Maksiller sinüs maksillanın içinde yer alan ve “Highmore 

Boşluğu” olarak bilinen bir hava boşluğudur. Bu sinüs, nazal mukozanın nemlendirilmesi, 

solunan havanın temizlenmesi, kafatasının ağırlığının azaltılması ve ses rezonansının 

sağlanması gibi işlevlere sahiptir (78, 109, 110) 
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Resim 8. Atrofik maksilla anatomisi ve üzerine üç boyutlu olarak tasarlanan yeni nesil 

subperiostal implantlar (111) 

Kemikteki rezorpsiyon-apozisyon dengelemesi, çene kemiklerinin gelişim 

sürecinde ve dişlerin tamamen oluşmasından sonra yaşam boyu devam eden bir süreçtir 

(68). Diş çekimi sonrasında çekim bölgesinde kemik oluşumu gözlenirken, dış yüzeyde 

rezorpsiyon süreci meydana gelir. Dişsiz alanda fonksiyonel kuvvetlere maruz 

kalınmaması durumu rezorpsiyon-apozisyon dengesini bozar ve rezorpsiyonun 

hızlanmasına neden olur (112). Diş kaybından sonra geçen süre içinde rezorpsiyon miktarı, 

özellikle ilk yıl içinde en yüksek seviyededir ve birinci ile ikinci yıllar arasında kemik 

miktarında %40’a varan kayıplar meydana gelirken, rezorpsiyon süreci daha sonra azalarak 

devam eder (113). 

Çene kemiklerindeki değişiklikleri Cawood ve Howell sınıflandırmıştır (114): 

 Sınıf I; Dişli çene  

 Sınıf II; Diş çekiminden hemen sonraki kret  

 Sınıf III; Yeterli yüksekliği ve genişliği bulunan yuvarlak formdaki kret  

 Sınıf IV; Yeterli yüksekliği bulunan ancak yeterli genişliği bulunmayan bıçak 

sırtı şeklinde kret  

 Sınıf V; Yeterli yüksekliği ve genişliği bulunmayan düz kret  

 Sınıf VI; Bazal kemikte kayıp görülen negatif kret  
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Resim 9. Cawood ve Howell sınıflamasına göre maksilla rezorpsiyonu (Cawood ve 

Howell’den 115) 

 

Resim 10. Cawood ve Howell sınıflamasına göre mandibula rezorpsiyonu (Cawood ve 

Howell’den 115) 

Diş çekimi sonrası maksillada görülen alveoler kret yüksekliğindeki kayıp, bukkal 

kortikal tabakadaki rezorpsiyona bağlı olarak maksillanın palatinale doğru göreceli bir 

değişim yaşamasına neden olur (112). Bu atrofi, maksiller kemiğin transvers yönde 

daralmasına ve mandibular arkın görece daha geniş kalmasına yol açar (116). Aynı 

zamanda, interark mesafesinin artması mandibulanın otorotasyona uğramasına, alt yüz 

yüksekliğinin azalmasına ve çene ucunun prognatik hale gelmesine yol açar (117). 

Maksillanın yoğun vasküler yapısı nedeniyle, diş çekimi sonrası oluşan mikrovasküler 

defektler ve kan akışındaki azalmalar, beslenme bozukluğuna yol açar ve bu da 

rezorpsiyon miktarını artırır (118). Rezorpsiyon miktarını etkileyen faktörler arasında 

kemik yoğunluğu, kuvvetin yönü, hastanın sistemik durumu, çekimin travmatik olması, 

enflamasyon, protezin uyumu ve kullanım süresi bulunur (115, 119). 
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Şiddetli atrofik maksilla durumlarında, implant destekli protetik rehabilitasyon 

çoklu cerrahi müdahaleler ve uzun rehabilitasyon süreleri gerektiren zorlu bir süreçtir (5). 

Cawood ve Howell’in Sınıf V ve VI sınıflamasında anterior bölgelerin de etkilendiği 

maksilla atrofilerinde, Le Fort I osteotomisi ve otolog kemik grefti ile tedavi günümüzde 

tercih edilen yöntem olarak kabul edilmektedir (7, 120). Ancak bu yöntem genel anestezi 

altında gerçekleştirilen büyük bir prosedürü gerektirir ve bu da önemli bir komplikasyon 

oranıyla ilişkilidir. Ayrıca rehabilitasyon süreleri uzundur ve maliyetler yüksektir (8). 

Son yıllarda, atrofik maksilla için greftsiz rehabilitasyonlara olan ilgi artmaktadır 

(121, 122). Bu yaklaşım, rehabilitasyon sürelerini azaltmayı ve tek bir cerrahi müdahale ile 

hemen yükleme yapılmasına olanak tanımayı amaçlamaktadır (123, 124). Tam ark 

rehabilitasyonu söz konusu olduğunda zigomatik implant uygulamaları şu anda en güçlü 

bilimsel kanıtlarla desteklenen yöntemdir (6). Dört zigomatik implantların endosteal 

implantlarla birlikte kullanılmasıyla maksilla şiddetli atrofilerinin rehabilitasyonunu %90–

95 oranında orta vadeli implant sağkalım oranıyla mümkün olmaktadır (125–127). Ancak 

yapılan çalışmalara göre (128), zygomatik implantların yerleştirilmesi sırasında sinüs 

bölgesine yakınlık nedeniyle sinüzit vakaları gözlemlenmiştir ve bu durum, implant 

kaybına yol açabilecek biyolojik komplikasyonların başında gelir. Sinüzit, çeşitli 

çalışmalarda %14.2’lik bir prevalans oranıyla rapor edilmiştir. Bu sinüs enfeksiyonu, 

genellikle antibiyotik tedavisiyle çözülse de bazen daha ileri cerrahi müdahalelere ihtiyaç 

duyulabilir (127). Ayrıca, zygomatik implantlarla ilişkili diğer teknik ve biyolojik 

komplikasyonlar arasında periorbital bölge hasarı, infraorbital sinir parestezisi ve peri-

implant mukoziti bulunmaktadır (129, 130). Bu olumsuzluklar, cerrahi sırasında anatomik 

yapılarla olan yakınlık ve implantın yerleştirilme açısına bağlı risklerden kaynaklanabilir 

(131). Son olarak, üst çene atrofisinin birçok vakasında, zigomatik arklar da atrofiktir ve 

bu durum iki zigomatik implantın yerleştirilmesini imkânsız veya oldukça karmaşık hale 

getirmektedir (13). 

2017 yılında Mommaerts ve ark. (11) ve Gellrich ve ark. (132) atrofik maksillanın 

greftsiz rehabilitasyonu için subperiosteal implantolojide yenilikçi bir yaklaşım 

sunmuşlardır. Bu yaklaşım, CAD/CAM ve lazer sinter teknolojilerindeki ilerlemelerden 

yararlanarak kişiye özel implantlar tasarlamayı mümkün kılmıştır. Tasarlanan bu 

implantlar, maksiller ve zigomatik kemiklerdeki orta yüz sütunlarından destek alıp ve 
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kemik yüzeyi ile birebir uyum sağlayacak şekilde tasarlanmıştır (11). Böylece, bu yöntem, 

geleneksel rehabilitasyon zorluklarının üstesinden gelmeyi hedeflemiştir (11, 132). 

2.8. Subperiostal İmplantlarının Tarihsel Gelişimi, Tanımı ve Özellikleri  

Subperiostal implantlar, kemiğin üstüne ve periostun altına yerleştirilmek üzere 

tasarlanmıştır. Tasarımı, protezden gelen stresi geniş destekleyici kemik alanlarına 

dağıtmak amacıyla oluşturulmuş ve retansiyonu mukoperiost tarafından sağlanmıştır (97). 

İlk olarak 1938’de Dahl tarafından tanımlanmış (65), ancak 1940’ların sonunda 

Goldberg ve Gerskof’un bilimsel araştırması sonrası önem kazanmıştır (133). İlk 

subperiostal implantlar, Vitalyum’dan üretilmiş olup, çoğunlukla hareketli tam protezleri 

desteklemek amacıyla tasarlanmış ve çeşitli biyomalzemelerden yapılmıştır. (134) 

Subperiostal implantlarda kullanılan malzemeler arasında krom, kobalt ve molibden 

alaşımları bulunmakta, vitalyum ise bu alaşımlar arasında en bilinen örnek olarak öne 

çıkmaktadır. Ayrıca, subperiostal implantlar için kullanılan diğer malzemeler arasında 

tantalyum da yer almaktadır (134–136). Dahl (65) ve Goldberg ile Gershkoff (133) 

tarafından yapılan ilk implantlar, doğrudan yumuşak doku ölçülerine dayanıyordu, yani 

yumuşak dokudan alınan ölçüler daha sonra kemik geometrisine uyarlanıyordu. 1950’lerde 

Berman ve arkadaşları (137), subperiostal implant cerrahisi için iki aşamalı bir teknik 

tanıttılar. İlk aşamada flep kaldırılarak kemik açığa çıkarılıyor, önceden alınan yumuşak 

doku ölçülerine göre kişisel kaşıklar kullanılarak kemikten doğrudan ölçü alınıyordu. Bu 

işlem sırasında kaşık, esnek bir malzeme (örneğin kauçuk yapıştırıcı) ile dolduruluyordu. 

Yaklaşık 10 dakika sonra ölçüler çıkarılıyor ve okluzal kayıt alınıyordu. Subperiostal 

implantların üretim teknikleri genellikle kayıp mum döküm yöntemi ile yapılmaktaydı 

(138). 1970’ler ile 1990’ların sonları arasında yeni subperiostal implant tasarımları 

tanımlanmış ve klinik olarak değerlendirilmiştir. O dönemde, 5 yıllık sonuçlar olumlu 

bulunmuş olsa da, uzun vadede hayatta kalma oranları daha az başarılı olmuştur (139). 

Uygun uyum veya stabilitenin olmaması, elverişsiz biyomekanik tasarım ve 

osseointegrasyon sağlamak için uygun olmayan malzemelerin kullanılması, enfeksiyon ve 

implantın açığa çıkması başarısızlık riskini artırmıştır (139). 1960’larda endosteal 

implantların tanıtılmasından itibaren subperiostal implantların popülaritesi dramatik bir 

şekilde azalmaya başlamıştır (140). 

Diş hekimleri arasında uzun bir süre popülerliğini yitiren subperiostal implantlar 

teşhis görüntüleme ve üretim teknolojilerindeki yenilikler sayesinde geleneksel yöntemlere 
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göre önemli bir ilerleme kaydetmiştir (58). İleri düzey görüntüleme tekniklerinin, özellikle 

BT (Bilgisayarlı Tomografi) ve KIBT (Koni Işınlı Bilgisayarlı Tomografi) entegrasyonu, 

son derece hassas ve hastaya özel üretilen implantların geliştirilmesine olanak sağlamıştır 

(141). Bu özel yapım implantlar, CAD yazılımı kullanılarak tasarlanmakta, seçici lazer 

sinterleme (SLS) ve doğrudan metal lazer sinterleme (DMLS) gibi eklemeli üretim 

teknikleriyle üretilebilmektedir. Bu yöntemler, karmaşık, biyouyumlu titanyum yapılar 

üretmeye olanak tanıyarak daha iyi uyum, stabilite ve osseointegrasyon sağlamaktadır 

(142). 

Doğrudan metal lazer sinterleme (DMLS) teknolojisi, saf titanyum veya Ti-6Al-4V 

ELI gibi titanyum alaşımlarından yapılan implantların üretilmesini sağlar ve bu implantlar 

osseointegrasyonu teşvik eden gözenekli bir yüzeye sahip olabilir. Bu süreçte, kemik 

hücreleri implantın üzerine büyüyerek güçlü bir bağ oluşturur (143). DMLS’de, titanyum 

toz katmanları lazer ışını kullanılarak dikkatlice birleştirilir. Bu işlem, her katmanın tek tek 

füzyonuyla tekrarlanır ve daha önce elde edilemeyen karmaşık ve detaylı implant 

yapılarının üretilmesine olanak tanır. Sonuç olarak, DMLS ile üretilen implantlar, artırılmış 

güç, dayanıklılık ve entegrasyon özellikleri sunar (58, 135, 144). Üretim sürecinin 

ardından her implant, elektroerozyon teknikleri gibi ince işçilikle optimize edilerek, uyum 

ve fonksiyonelliği artırılır. Gamma ışını sterilizasyonu ise, implantın cerrahi kullanım için 

güvenli olmasını sağlamak adına son adımdır. Bu yöntem, önceki yöntemlere kıyasla daha 

hassas bir temizlik ve sterilizasyon sağlar ve implantların biyolojik olarak güvenli olmasını 

garantileyerek, implantasyondan sonra enfeksiyon riskini önemli ölçüde azaltır (58, 143, 

144). Bu ileri malzemelerin ve teknolojilerin kullanımı, önceki implantlara göre daha az 

invaziv, daha yüksek başarı oranına sahip ve hasta konforunu artıran yeni nesil subperiostal 

implantların üretilmesine imkan sağlamıştır (145). 

2.8.1. Ekleme Yöntemiyle Üretilen Subperiostal Çene İmplantı (AMSJI) 

Aşırı maksiller kemik kaybı, zayıf kemik kalitesi ve maksiller sinüsün 

pnömatizasyonu, birçok hastada geleneksel dental implantlarının uygulanmasını imkânsız 

hale getiren durumlardır. Bu tür hastalara genellikle sınırlı sayıda rehabilitasyon seçeneği 

sunulmuştur (12). 

Yeni nesil subperiostal implantlar, özellikle ileri derecede kemik atrofisi olan 

hastalarda, geleneksel dental implant yöntemlerinin yetersiz kaldığı durumlar için önemli bir 

tedavi alternatifi sunmaktadır. Bu alandaki dikkat çekici yeniliklerden biri de Dr. Mommaerts 
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tarafından geliştirilen ve patentlenen “Ekleme Yöntemiyle Üretilen Subperiostal Çene 

İmplantı” (Additively Manufactured Subperiosteal Jaw Implant – AMSJI) tasarımıdır. 

Ekleme yöntemiyle üretilen subperiostal çene implantı (AMSJI), zygoma implantları veya 

Cawood ve Howell sınıf V–VI kemik atrofisi durumlarında, kapsamlı kemik greftleri 

gerektiren vakalara alternatif bir çözüm olarak tasarlanmıştır (11, 59). 

 

Resim 11. Bilgisayarlı tomografi görüntüsünden elde edilen modele göre tasarlanmış 

subperiostal implantın oklüzalden görünümü (Mommaerts'ten, 12) 

AMSJI’nin maksilla için olan tasarımı birçok açıdan benzersizdir. Her bir AMSJI, 

bazal altyapıya bağlı iki kanat ve genellikle üç posta bağlı üç koldan oluşur. Bu kanatlar, 

atrofinin gerçekleşmediği orta yüz sütunlarına (maksiller ve zygomatik dayanaklar), 

osteosentez vidaları ile primer stabilite sağlamak için yerleştirilir. Bu bölgeler, Le Fort I 

repozisyon işlemlerinde plak osteosentezi için kullanılan alanlardır. Bu birimler, her 

hastanın anatomisine özel olarak sağlanan BT (bilgisayarlı tomografi) veri seti temel 

alınarak özelleştirilir (9, 12). 

 

Resim 12. Ekleme Yöntemiyle Üretilen Subperiostal Çene İmplantı (AMSJI) tasarımının 

komponentlerine göre renklendirilmesi (Mommaerts’ten, 12) 
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Kronik veya asemptomatik maksiller sinüs hastalığı bulunan hastalarda, fiksasyon 

vidalarının uzunluğu Schneiderian membranı delmemek üzere önceden planlanabilir (12). 

Bu uygulama amsjı için zigoma implantlarına göre önemli bir avantaj sağlamaktadır. 

Ayrıca peri-implant mukozitisin peri-implantitise dönüşmesi durumunda, her bir postun 

bazal altyapıdan ayrılabilmesi de bir diğer benzersiz özelliktir. Lokal anestezi altında bir 

elmas disk kullanarak bir, iki veya üç postun çıkarılması iltihabın iyileşmesine olanak tanır 

ve aynı protez kullanılarak çiğneme fonksiyonunu etkilemeden iyileşme sağlanır. Bu da 

AMSJI’yi All-on-4 tekniğine, endosteal implantlar ile yapılan sinüs lifting işlemlerine ve 

zigoma implantlarına göre daha avantajlı hale getirir. Bu özel tasarım konsepti, sadece 

kemiğe sabitlenmeyi sağlamakla kalmaz, aynı zamanda hastaya operasyon anında 

fonksiyonel protetik restorasyon imkânı sağlar (9, 12). 

Sonuç olarak AMSJI şiddetli atrofiye uğramış maksillada büyük kemik grefti ve 

zigoma implantlarına karşı önemli bir alternatiftir. Çünkü genellikle sadece lokal anestezi 

gerektiren tek bir cerrahi müdahale ile uygulanır ve hemen yükleme ile çiğneme 

fonksiyonu anında geri kazandırılır. AMSJI’nin etkinliği kanıtlanmıştır ve bu konuda 

yapılan çalışmalar ileriki dönemler için umut vaat etmektedir (12). 

2.9. Dental İmplantlarda Biyomekanik 

Biyomekanik, vücudun doku ve organları arasındaki etkileşimleri ve bunlara etki 

eden kuvvetleri tanımlarken aynı zamanda biyolojik dokuların uygulanan yüklere verdiği 

tepkileri inceler (146). 

Dental implantların biyomekaniğinde, implant tedavisinde hem biyolojik dokulara 

(kemik) hem de mekanik bileşenlere (implant ve üst yapı) dayalı bir yapı tanımlanır (147). 

İmplant destekli restorasyonlarda biyomekanik, başarının temel unsurlarından biridir (148). 

Biyomekanik, uygulanan kuvvetlerin nasıl yönetileceğini ve restorasyonun bu kuvvetlere 

nasıl dayanacağını anlamaya olanak tanır (146, 149). Bu nedenle, restorasyonun 

mühendisliği yapılırken uygulanan kuvvetlerin doğru bir şekilde yönetilmesi hem biyolojik 

hem de mekanik başarısızlıkların önüne geçmek için hayati önem taşır (149). Protetik 

rehabilitasyonun diş yapısını taklit etmesi, estetik, biyouyumlu ve dayanıklı olması 

gerekmektedir. Ancak, fonksiyon sırasında uygulanan kuvvetlerin kullanılan materyalin 

dayanıklılık sınırlarını aşması durumunda kırılma meydana gelir. Bu yüzden 

restorasyonların biyomekanik ve okluzal kuvvetler dikkate alınarak planlanması şarttır 

(146, 150). 
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İmplantlara etki eden kuvvetler büyüklük ve yön olarak vektörel bileşenlere 

sahiptir. Okluzal yükler, üç boyutlu bir şekilde meziodistal, fasiyolingual ve okluzoapikal 

yönlerde oluşur. Bu kuvvetler arasında, implant ve çevresindeki kemik üzerinde en yıkıcı 

etkiye sahip olanlar lateral kuvvetlerdir (146, 150). Kuvvetler sonucunda üç farklı stres 

türü oluşur: sıkıştırma, çekme ve kesme stresleri. Sıkıştırma tipi stresler en az yıkıcı etkiye 

sahipken, kesme tipi stresler implant ve kemik üzerinde en zararlı olanıdır. İmplantlar 

sıkıştırma tipi streslere daha iyi uyum sağladığı için, implant destekli protezlerde baskın 

kuvvetler sıkıştırma tipi olmalıdır (147, 151). Bu sayede biyomekanik stres daha iyi 

yönetilir ve implantın uzun vadeli başarısı sağlanır (152). Stresi azaltmak için protez 

dizaynı, hastanın kuvvet faktörleri, kemik kalitesi, implantların pozisyonları ve sayısı, 

implant çapı ve kemik hacmi dikkate alınmalıdır (153–155). Tedavi planlamasının ana 

amacı, implant sistemindeki ve kemikteki mekanik stresi minimize etmek ve eşit bir 

şekilde dağıtmaktır (146, 147, 154, 156). 

İmplantlarda yüksek başarı oranlarına rağmen, erken ve geç olarak nitelendirilen 

komplikasyonlar sıklıkla gözlenmektedir. Geç komplikasyonlar genellikle protetik 

yükleme sonrasında gözlenir ve biyomekanik kökenlidir (151, 155). Erken dönemde 

gözlenen krestal kemik kayıpları aşırı okluzal yükleme sebepli olabilir (153, 154). 

Sonuç olarak, implant destekli protezlerde biyomekanik, sadece estetik ve 

fonksiyonel başarıyı değil, aynı zamanda uzun ömürlülüğü de doğrudan etkileyen kritik bir 

faktördür. Uygulanan kuvvetlerin doğru şekilde analiz edilmesi ve yönetilmesi, 

restorasyonun biyolojik uyumunu ve mekanik dayanıklılığını sağlar (147, 149, 152–156). 

2.10. İmplant Destekli Protezler 

İmplant diş hekimliği tüm tıp dallarında olduğu gibi hastanın durumunun teşhis 

edilmesiyle başlar. İmplant tedavi seçenekleri tanısal bilgilerden kaynak alır. Geleneksel 

diş hekimliği dişsiz hastalar için kısıtlı tedavi seçenekleri sunar. Ancak implantlar özellikle 

ileri cerrahi yöntemlerle birlikte kullanıldıklarında protetik tedavi açısından oldukça fazla 

alternatif sunmaktadır (78). İmplant diş hekimliğinin hedefleri hastaların eksik olan 

dişlerini, kaybedilen konforu, fonksiyonu, estetiği, konuşma yeteneğini ve sağlığı yerine 

koymaktır. Bu hedefleri gerçekleştiren implant değil nihai restorasyonlardır (78). 

1989 yılında Misch implant diş hekimliği için beş protetik seçenek öne sürmüştür 

(78). İlk üç seçenek sabit protezlerdir. Bunlar parsiyel ya da tam dişsizliği giderebilir ve 

restorasyonlar simante veya vida tutuculu olabilir. Bu seçenekler eksiklikleri giderilecek 
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yumuşak ve sert doku miktarına bağlıdır. Diğer iki seçenek ise implant destekli hareketli 

protezlerdir. Bunlar protezin sadece implattan ya da implantla birlikte yumuşak dokudan 

destek almasına göre 2 gruba ayrılır. Carl E. Misch’in implant diş hekimliği için protetik 

sınıflaması şu şekildedir (78): 

SP-1:  Sabit protez; sadece kron yerine konur, doğal diş gibi görünür. 

SP-2:  Sabit protez; kronun ve kökün bölümleri yerine konur, kronun konturu 

oklüzal yarıda normal ancak gingival yarıda aşırı konturlenmiştir. 

SP-3:  Sabit protez; dişsiz bölgede eksik kron, dişeti ve kökün bölümleri yerine 

konur, protezlerde sıklıkla yapay diş ve dişeti kullanılır ancak metal destekli 

porselen de kullanılabilir. 

HP-4:  Hareketli protez; sadece implant tarafından desteklenen overdenture. 

HP-5:  Hareketli protez; yumuşak doku ve implant tarafından desteklenen 

overdenture. 

 

Resim 13. İmplant destekli sabit protetik restorasyonların sınıflaması: SP-1, SP-2, SP-3 

(Misch’ten, 78)  
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Resim 14. İmplant destekli hareketli protetik restorasyonların sınıflaması: HP-4, HP-

5(Misch’ten, 78) 

Hobo ve ark. (77) ise implant destekli protezleri, mevcut doğal diş eksikliklerine 

göre sınıflandırmıştır. Bu sınıflamaya göre (77): 

Parsiyel dişsizliklerde uygulanan protezler:  

 Sabit, vidalı kron protezler,  

 Simante kron ve köprü protezler,  

 Doğal diş- dental implant destekli köprü protezlerdir.  

Tam dişsizliklerde uygulanan protezler:  

 İmplant destekli sabit simante köprü protezler,  

 İmplant destekli hibrit vidalı protezler,  

 İmplant destekli overdenture protezlerdir. 

Hobo’nun sınıflamasındaki (77) implant destekli hibrit vidalı protezler, Misch’in 

implant protez sınıflamalarıyla (78) paralellik göstermektedir. Özellikle Misch’in 

sınıflamasında SP-3 kategorisi, Hobo’nun implant destekli hibrit vidalı protezlerine 

karşılık gelir (77, 78). Bu protezler hem dişlerin kronlarını hem de yumuşak doku 

kayıplarını yerine koyar. SP-3 protezler, mevcut kemik yüksekliğinin doğal rezorpsiyonla 

azalması veya implant yerleşimi sırasında yapılan kemik redüksiyonu (osteoplasti) ile 

azaltıldığı durumlarında tercih edilir (78). 

2.10.1. İmplant Destekli Hibrit Protezler  

Hibrit protezler, geleneksel dizayna sahip olmayan ve farklı materyallerin 

kombinasyonundan oluşan sabit, hareketli veya maksillofasyal protezler olarak 
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tanımlanmıştır (157). Dental implantolojideki hibrit protezler ise implant destekli hareketli 

protezlerin üstün özelliklerini taşıyan, rijit yapıya sahip en az 4 adet implant üzerine 

vidalanan bir metal alt yapı üzerine yapay dişler ve akrilik reçine protez kaidesinden 

oluşan protez türüdür (157).  

Sabit vidalı hibrit protezlerle uygulanan orijinal brånemark protokolü, 4 ila 6 

implant kullanılarak özellikle alt çenede sabit olmayan ve rahatsızlık veren protezlerin 

neden olduğu sorunları çözmek amacıyla tasarlanmıştır (68, 78). 2003 yılında Dr. Paulo 

Malo (158) implant destekli hibrit protezleri kullanarak brånemark protokolüne dayanan 

ancak implant yerleştirme açıları ve immediyat yükleme açısından farklılık gösteren yeni 

bir protokol geliştirmiştir (159). 

Zaman içerisinde bilim ve teknolojinin gelişmesiyle birlikte implant destekli hibrit 

protezler için materyal, yapım teknikleri ve tasarımlarında alternatifler geliştirilmiştir. 

Hibrit protezlerde gerek altyapı gerekse üstyapıdaki değişikliklerle alternatifler ve 

gelişmeler devam etmektedir (160, 161). 

 

Resim 15. İmplant destekli bar tasarımın kullanıldığı hibrit protez (Zaninovich’ten, 162) 

İmplant destekli protetik restorasyonun tipini belirlerken kretler arasındaki mesafeye 

öncelikli olarak dikkat edilmelidir (78, 163). Misch (78), artmış kretler arası mesafesi olan 

hastaların protetik rehabilitasyonunda yapılan kron boylarının uzunluklarını değerlendirmek 

için ‘Kron Yüksekliği Mesafesi’ terimini kullanmıştır. Kron Yüksekliği Mesafesi, posterior 

bölgede kretten okluzal düzleme, anterior bölgede ise insizal kenara kadar olan mesafedir. 

Geleneksel implant destekli sabit protezler için ideal kron yüksekliği mesafesi, 8-12 mm’dir. 

Kron yüksekliği mesafesinin 15 mm’den fazla olması aşırı kabul edilmektedir (78). Kretler 

arası mesafenin artmış olduğu durumlarda uygulanacak olan cerrahi protokoller protetik 

rehabilitasyonlar açısından önem kazanmaktadır. Artmış kron yüksekliği mesafesini 
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azaltmak için cerrahi olarak kemik yüksekliği artırılabilir veya kron yüksekliği mesafesinin 

azaltılamadığı durumlarda implant destekli hibrit protezler kullanılabilir (78). 

Endikasyonları (163–166); 

1. Kretler arasındaki dikey mesafenin 15 mm veya daha fazla olduğu durumlarda,  

2. Yüksek gülme hattı ya da düşük alt dudak hattı bulunan vakalarda estetik 

sağlamak amacıyla, 

3. Dudak desteğinin sağlanmasının gerekli olduğu durumlarda,  

4. Orta ve ileri derecede kemik rezorpsiyonu görülen vakalar ve düzensiz alveoler 

kretlerin varlığında,  

5. İmplant sayısının kısmen yetersiz olduğu durumlarda,  

6. İmplant yerleşimlerinin uygun olmadığı, temizlenemeyen artık simanların ya da 

uygun olmayan kron marjinlerinin varlığında, 

7. İmplantların kemik içinde yerleştirme açılarının uygun olmadığı durumlarda (17 

ve 30 dereceli multiünitler kullanılabilir),  

8. İmplantların rijit bir altyapıyla splintlenmesi gerektiğinde implant destekli hibrit 

protezler uygulanabilir. 

Kontrendikasyonları (163, 165, 166); 

1. Kretler arası mesafenin 15 mm’den az olduğu ve hibrit protezler için yeterli 

protetik bileşen alanı olmayan durumlarda,  

2. Sert ve yumuşak doku rezorpsiyonunun az olduğu ve geleneksel implant 

destekli sabit protezlerle estetik ve fonksiyonun sağlanabileceği durumlarda, 

3. Ağız hijyeninin yetersiz olduğu hastalarda, 

4. Protetik tedaviyi gerçekleştirecek diş hekiminin bilgi ve tecrübesinin eksik 

olduğunda,  

5. Bilimsel olarak kanıtlanmış implant sayısından daha az implantla destek 

sağlanması gereken durumlarda hibrit protezlerin yapılması uygun değildir 

Avantajları (161, 163, 165–167); 

1. İstenilen kron boyutunun ve diş eti görünürlüğünün sağlanarak estetiğin 

sağlanması, 

2. İmplantların dental ark içindeki konumları ve kemik içi açılarına bağlı 

sorunların giderilmesi, 
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3. Sinüs lift ya da greftleme gibi ileri cerrahi işlemler gerekmeden sabit protez 

yapılabilmesi, 

4. Anatomik sınırlamaların bulunduğu vakalarda alternatif tedavi seçeneği olması,  

5. Siman artığı riskinin ortadan kaldırması, 

6. Geleneksel hibrit protezlerin üretiminin daha ekonomik olması, 

7. İleri derecede rezorbe kretlerin varlığında açılı implantların kullanıldığı 

durumlarda sabit restorasyon yapımına imkân sağlaması, 

8. Dental arktaki implantları birbirine bağlayarak yük dağılımını optimize etmesi 

ve mekanik avantaj sağlaması, 

9. Restorasyonda meydana gelen kırık ve benzeri komplikasyonların çözümü ve 

tamirinin kolay olması (monolitik zirkonyadan üretilen hibrit protezlerde bu 

durum geçerli olmayabilir),  

10. Gerektiğinde protezin kolaylıkla çıkarılabiliyor olması temizlik ve hijyen takibi 

açısından avantaj sağlar. 

Dezavantajları (161, 165, 166, 168, 169); 

1. İmplant destekli hibrit protezlerin büyük hacimli olmaları,  

2. Geleneksel olarak metal altyapı üzerine akrilik kaide ve suni dişler kullanılarak 

hazırlanan hibrit protezlerde, akrilik rezin materyalinin düşük dayanıklılığı 

nedeniyle aşınma ve kırılma, su emilimine bağlı deformasyon ve renklenme 

gibi estetik kayıplara neden olabilmesi, 

3. Geleneksel implant destekli hibrit protezlerde akrilik materyale bağlı yaşanan 

sorunların monolitik zirkonyadan üretilen hibrit protezlerle giderilebilmesi, 

ancak bu tür protezlerin kırılması veya tamir edilmesi gereken durumlarda 

müdahalenin mümkün olmaması, 

4. Protezin dokuya bakan yüzeylerinin hasta tarafından titizlikle temizlenmesi 

gerektiğinden oral hijyene ekstra önem verilme ihtiyacı dezavantaj olarak 

sayılabilir.  

2.10.2. İmplant Destekli Hibrit Protezlerde Tasarım 

İmplant destekli hibrit protezler, tamamen dişsiz hastaların rehabilitasyonunda 

kullanılan ve hem estetik hem de fonksiyonel ihtiyaçları karşılayan sabit protezlerdir (78). 

Bu protezlerin tasarımı, her hastanın bireysel gereksinimlerinin detaylı bir şekilde 

değerlendirilmesiyle başlar ve kapsamlı bir planlama süreci gerektirir (163). Planlama 
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sürecinde dikkate alınması gereken başlıca faktörler arasında altyapının şekli ve boyutları, 

kullanılan materyalin fiziksel özellikleri ve üretim tekniği, implantların sayısı ve dağılımı, 

altyapının pasif uyumu, estetik unsurlar ve ağız hijyeninin sağlanması gibi fiziksel, 

mekanik ve biyolojik etmenler yer alır. Tüm bu faktörler, temel protetik kurallar 

çerçevesinde dikkatle değerlendirilmelidir (170, 171).  

Glantz’a (172) göre, kantileverin deformasyon miktarı, kantileverin uzunluğunun 

küpü ile doğru orantılıdır. Ayrıca, kantileverin genişliğinin ve yüksekliğinin küpü ile ters 

orantılıdır. Yani, kantilever ne kadar uzun olursa, deformasyon o kadar artar; ancak genişlik 

ve yükseklik arttıkça deformasyon azalır (172). Ayrıca deformasyon miktarı ile oklüzyon 

kuvveti (yükleme kuvveti) arasında doğru bir ilişki ve altyapıda kullanılacak malzemenin 

elastikiyet modülü ile ters bir ilişki vardır. Bu ilişki aşağıdaki denklemle ifade edilebilir 

(159). 

D = F x L x sabit / E x W x H 

Burada D; deformasyon miktarını, F; oklüzyon kuvvetini, L, W ve H sırasıyla 

kantileverin uzunluğunu, genişliğini ve yüksekliğini, E ise malzemenin elastikiyet 

modülünü temsil eder (43). 

Bu nedenle karşıt dentisyona bakılarak çiğneme kuvvetinin fazla olacağının 

düşünüldüğü durumlarda, alt yapı kırıklarının önlenmesi için rijit yapıda yüksek, kalın ve 

olabildiğince kısa kantilever şeklinin hazırlanması önerilmektedir (43, 161). Bu bilgilere 

ilaveten kantilever uzunluğunun implant sayısının 5 veya daha fazla olduğu durumlarda 20 

mm, 4 implant kullanıldığı durumlarda ise 15 mm’den uzun olmaması gerektiği 

bildirilmiştir (173). Bununla birlikte, üst çenede kortikal kemik kalınlığının alt çeneye göre 

daha az olması nedeniyle, kantilever uzantının üst çenede daha kısa yapılması gerektiği de 

rapor edilmiştir (174, 175).  

En distaldeki iki implantı birleştiren hat ile bu çizgiye en uzak mesafedeki implant 

arasındaki mesafeye A-P mesafesi denmektedir. A-P mesafesi implantların geometrik 

dağılımının makroskopik bir ölçümünü sağlar. A-P mesafesi ve kantilever uzunluğu, 

oklüzal yüklerin dağılımı ile ilgili temel faktörlerdir. Bazı yazarlar maksimum izin verilen 

kantilever uzunluğunun A-P mesafesinin 1.5 veya 2 katı olabileceğini bildirmişlerdir (176, 

177). Ancak araştırmacıların tavsiye ettiği kantilever uzunlukları A-P mesafesinin 1.5 

olmuştur (161, 176, 178). 
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Hibrit protez altyapıların, implant veya abutmentlarla pasif ve doğru bir şekilde 

oturmasını sağlayan malzeme ve protokollerle üretilmesi gereklidir (161). İmplant destekli 

hibrit protezlerin yapımında önemli bir diğer faktör ise metal alt yapı ile implantlar 

arasında pasif bir uyumun olmasıdır (179). Bu pasif uyumun sağlanamadığı durumlarda 

implant çevresinde kemik kaybı, vida gevşemesi, abutment veya implantta fraktürlerin 

oluşması gibi komplikasyonların olabileceği rapor edilmiştir (78, 180). 

İmplant destekli hibrit protezlerin altyapısının üretilmesinde pek çok materyal ve 

üretim tekniği seçeneği vardır (43). Üretim tekniği olarak geleneksel teknikler ve dijital 

üretim teknikleri kullanılabilmektedir. Geleneksel üretim tekniği olarak kayıp mum tekniği 

kullanılır. Alt yapılar kayıp mum tekniği ile kobalt-kromdan (Co-Cr) ya da CAD/ CAM 

frezeleme tekniğiyle kobalt-kroma ek olarak titanyum ve zirkonyadan üretilebilmektedir 

(43, 181). Hibrit protezlerin altyapısının şekli ve boyutları, implant platformuyla pasif 

uyumu, implant sayısı ve dağılımı, estetik ve ağız hijyeninin sağlanması gibi faktörler bu 

protezlerin başarısını etkilemektedir (181). Titanyumun kobalt-kroma göre daha hafif 

olması, atrofik kretlerde yapılan geniş hacimli altyapılarda önemli bir avantaj sağlar (161). 

CAD/CAM ile titanyum barın frezelenerek hazırlanması, kayıp mum tekniğinde döküm 

işlemi sırasındaki metalin büzülmesini ya da deformasyonlarını elimine etmektedir. Metal 

alt yapıların pasif uyumunun kontrolü ve geliştirilmesi birçok araştırmanın konusu olmuş 

ve son yıllarda dijital diş hekimliği ve CAD/CAM teknolojilerindeki ilerlemelerle 

altyapının pasif uyumu maksimum duruma gelmiştir (182–184). CAD/CAM ile üretilen 

altyapıların döküm altyapılara göre genellikle daha iyi ve doğru uyum sağladığı 

bildirilmiştir (180, 182). 

İmplant destekli hibrit altyapılar için kılavuzlar (161) 

1. Altyapılar, implantlar veya abutmentlar ile arasında pasif ve doğru uyum 

sağlayabilen malzemelerden ve protokollerle üretilmelidir. CAD/CAM ile 

üretilen altyapılar, döküm altyapılardan daha iyi ve daha doğru uyum sağlar. 

2. Altyapılar, çiğneme ve parafonksiyonel alışkanlıklarla ilişkili çekme ve basınç 

kuvvetlerine dayanacak şekilde tasarlanmalıdır. Altyapılar, bukkal/lingual ve 

dikey olarak yeterli kalınlıkta olmalıdır. Kullanılan metal türüne, üretim 

sürecine, implant sayısı ve uzunluğuna, destekleyici kemiğin türüne ve karşıt 

oklüzyona bağlı olarak kalınlık değişmektedir. 
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3. Altyapı tasarımı, sabit ve hareketli protezlere ait diş hekimliği ilkelerini 

içermelidir. Altyapılar, protez materyalleri için yeterli alan ile tasarlanmalıdır. 

4. Kantilever uzantıları, kullanılan metal türüne, implant sayısına ve konumuna 

bağlıdır. Baz metal alaşımları, kıymetli metal alaşımlarına göre daha az 

esneklik gösterir. Üç implant ile desteklenen altyapılar, aynı A-P mesafesine 

sahip altı implantla desteklenen altyapılara kıyasla daha kısa kantileverlerle 

tasarlanmalıdır. Kantilever uzantıları, A/P mesafesinin 1.5 katın kadar olabilir. 

Ayrıca, yukarıdaki faktörlere bağlı olarak kantilever uzantıları daha kısa 

tutulabilir. 

2.10.2.1. Hibrit Protezlerde Bar Tasarımı 

Bar tasarıma sahip altyapılar kesitlerine göre sınıflandırılabilir. Bar altyapılar 

kesitlere göre L, U, I ve elips şeklinde sınıflandırılır (185). Yapılan bir çalışmada bar 

tasarımları (I, U, L ve eliptik) defleksiyon ve gerilim yönlerinden değerlendirilmiş, test 

edilen tüm tasarımların klinik kullanıma uygun olduğu belirtilmiştir (185). Testler sonucunda 

I- bar tasarımının daha az defleksiyon ve stres değerleri gösterdiği bildirilmiştir. Eliptik 

tasarımda en çok defleksiyon, L tasarımda ise en yüksek stres değerleri görülmüştür (185). 

 

Resim 16. Bar altyapı kesitleri; L, I, U ve elips (Staab’dan, 185) 
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Resim 17. CAD/CAM ile tasarlanmış L(a) ve I(b) bar altyapıları (Drago'dan, 161) 

Bar tasarıma sahip ve akrilik dişlerden oluşan hibrit protezler düşük üretim maliyeti 

nedeniyle en çok tercih edilen seçenektir (161). Bu tasarıma ait onarımların, kusurlu veya 

sorunlu bölgelere eklenen akrilik reçinesi ile hasta başında kolayca yapılabilmesi nedeniyle 

onarım maliyeti de minimaldir (175). Bilindiği gibi akrilik dayanıklılığını hacminden alır. 

Dolayısıyla akrilik için yeterli alan olmadığında, restorasyon fonksiyon sırasında kırılma 

riski taşır. Ayrıca akrilik, porselen veya doğal dişlerden daha hızlı aşınır (186). Sonuç 

olarak, protez doğal dişlere veya porselen restorasyona karşı gelirse, protez daha hızlı 

aşınarak dişlerin insizal kenarlarının ve tüberküllerinin düzleşmesine yol açar. Bu, çiğneme 

verimliliğini büyük ölçüde azaltır ve estetiği bozar. Sonuç olarak, tedavi edilmeden uzun 

süre bırakılırsa hastanın oklüzal dikey boyutu azalır (187). 

2.10.2.2. Hibrit Protezlerde Toronto Tasarımı 

Genellikle, implant destekli sabit protezler vidalı ve siman tutuculu protezler olarak 

iki çeşittir. Vidalı restorasyonlar onarım, hijyen değerlendirilmesi veya abutment vidasının 

yeniden sıkılması gibi durumlarda restorasyonun çıkarılması kolaylığını sağlar. Ancak 

yanlış konumlandırılmış veya açılandırılmış implantlarda vida erişim deliğinin konumu 

estetik ve oklüzyon açısından komplikasyonlara neden olabilir. Ayrıca vida erişim deliği 

etrafındaki porselen metal altyapı tasarımı tarafından desteklenmezse, bu alandaki 

porselende kırılmalar görülebilir (188, 189). 

Diğer yandan siman tutuculu restorasyonların vidalı restorasyonlara göre kolay 

üretimi, estetik görünümü, posterior bölgede daha kolay yerleştirilmesi ve üst yapıda pasif 

uyum sağlama potansiyelinin daha yüksek olması gibi avantajları vardır (190). Ancak 
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siman tutucu restorasyonların implant çevresinde siman artığının kalması ve restorasyonun 

çıkarılmasının zor olması gibi dezavantajları bulunmaktadır (191, 192). 

Toronto hibrit protezi, 1980’lerde Dr. George Zarb ve ekibi (155) tarafından, 

Brånemark’ın osseointegrasyon çalışmaları temel alınarak özellikle dişsiz hastaların hem 

fonksiyonel hem de estetik ihtiyaçlarını karşılamak amacıyla geliştirilmiştir İlk olarak 

Toronto Üniversitesi’nde gerçekleştirilen uzun dönem klinik çalışmalarla popüler hale 

gelen bu protez tipi her iki restorasyon tipinin (vida tutuculu ve siman tutuculu) de 

sorunlarını aşmak ve bu restorasyonların faydalarından yararlanmak amacıyla 

geliştirilmiştir (55). Bu protez tipi, altyapı üzerine kronların simante edileceği vida 

tutuculu bir altyapı sisteminden oluşur. Yumuşak dokuları taklit etmek için ise pembe veya 

diş eti renginde porselen ya da kompozit reçineler kullanılabilmektedir (193). Buna ek 

olarak Toronto tasarım altyapıları döküm, zirkonya ve CAD-CAM ile frezelenmiş titanyum 

altyapılar dahil olmak üzere çeşitli malzemelerle üretilebilmektedirler. 

“Toronto Protezi” terimi, 1980’lerin başında Dr. George Zarb tarafından klinik ve 

laboratuvar değerlendirmelerine dayanarak ortaya atılmıştır. Zarb’ın çalışmaları, sabit tam 

ark protezlerinin tasarımı ve uygulanmasında önemli bir referans noktası olmuştur. Bu 

protez tasarımı, Avrupalı hekimler tarafından yapılan toplantılarda “Toronto Köprüsü” 

olarak adlandırılmıştır (52). Zamanla, Toronto Grubu’nun metodolojilerinin 

genişlemesiyle, “Toronto Protezi” olarak bilinen çeşitli yaklaşımlar geliştirilmiştir. Bu 

protez, bazen “abutment-hibrit overdenture” adıyla da anılmaktadır (52, 55). 

 

Resim 18. Toronto protezinin, zirkonya altyapı üzerine lityum disilikat kronların mum 

modelasyonu (A); Toronto protezinin vida erişim deliklerinin ağız içi 

görüntüsü (B) (Pozzi’den, 194) 

Toronto tasarımının ana avantajı, altyapının implant pozisyonu veya açısına bağlı 

olmaması ve implant çıkışlarının gerektiğinde düzeltilebilmesidir (155, 193). Altyapıdaki 
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vida erişim deliklerinin konumundan bağımsız olarak her bir kronun estetik ve fonksiyonel 

açıdan ideal pozisyonda üretilebilmesi de mümkündür (52). Artmış interoklüzal mesafe 

durumlarında, metal altyapı ile fazla porselen pişirildiğinde altyapıda distorsiyon ve pasif 

uyum kaybı gibi problemler ortaya çıkabilir (195). Ancak, Toronto tasarımı bu problemleri 

önlemektedir. Bu tekniğin bir diğer avantajı, vida tutuculu restorasyonlarda vida erişim 

deliği nedeniyle meydana gelen estetik ve oklüzyon sorunlarını çözmesidir. (196). Ayrıca, 

hasar gören bir kron altyapıya zarar vermeden kolayca değiştirilebilir. Geçici siman ile 

yapıştırılan kuronların rahatça çıkarılabilmesi de protez bakımını nispeten daha pratik hale 

getirir ve hastalar için uzun vadede konfor sağlar (55, 196). 

Toronto protezinin dezavantajları arasında, kuronun temas noktalarını ayarlamanın 

zorluğu, geçici siman kullanımı sebebiyle kuronun yerinden çıkma riski, vidalı altyapının 

pasif uyumunu sağlamadaki zorluk ve yüksek maliyeti yer alır. Ayrıca, laboratuvar 

aşamalarının teknisyenler için daha karmaşık olması da önemli bir dezavantajdır. Bu 

faktörler, protezin üretim ve uygulama sürecini daha karmaşık ve maliyetli hale getirebilir, 

bu da tedavi sürecinde dikkat edilmesi gereken unsurlar arasında yer alır (52, 193, 196). 

2.10.3. İmplant Destekli Hibrit Protezlerde Kullanılan Materyaller 

Hibrit protezlerde alt yapılar, kıymetli ve kıymetsiz alaşımların kullanıldığı döküm 

teknikleriyle veya frezeleme ile Co-Cr, Ti veya zirkonya gibi materyaller kullanılarak 

üretilebilmektedir (43, 197). CAD/ CAM frezeleme tekniğiyle Co-Cr alaşımlarından elde 

edilen altyapılara alternatif olarak titanyum, zirkonya, PEEK gibi yeni materyaller 

kullanılabilmektedir (43, 181, 198). Titanyumun Co-Cr alaşımına göre daha hafif olması, 

aşırı atrofik çenelerde kullanımını önemli hale getirmiştir. Kayıp mum tekniğinde döküm 

esnasında oluşan metal büzülmesi ya da deformasyonlarını önlemek için CAD/CAM ile 

titanyum bar frezelenerek hazırlanabilmektedir (197). Altyapı uyumunun karşılaştırıldığı 

bir çalışmada CAD/CAM frezeleme yöntemi kullanılarak üretilen titanyum altyapıların 

döküm tekniği kullanılarak üretilen altyapılara kıyasla daha uyumlu olduğu belirtilmiştir 

(175, 199). 
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Resim 19. CAD/CAM ile frezelenmiş titanyum bar tasarımı (A) ve monolitik zirkonya 

üstyapısı (B) (Scarano'dan, 39) 

Diş hekimliği alanında, CAD/CAM teknolojisi ve PEEK’in biyouyumluluğu ile 

darbe emici özellikleri, bu malzemenin kullanımının artmasını sağlamıştır (200). PEEK, 

iyileşme başlıkları, abutmentler, hareketli protezler, kronlar, sabit ya da kısmi tam ark 

protezler ve dental implantları gibi birçok malzemenin üretiminde kullanılmaktadır (201). 

Aynı zamanda yüksek termal ve boyutsal stabiliteye sahip PEEK materyali, birçok endüstri 

alanında metalik materyallere alternatif olarak değerlendirilen ender polimerlerdendir (202, 

203). Son birkaç yıldır CAD-CAM ile üretilen PEEK altyapılar, protezlerin daha iyi uyum 

sağlamasıyla tanıtılmış ve klinik performansını artırmak amacıyla titanyum ve zirkonya 

altyapılarına alternatif olarak ortaya çıkmıştır (37, 45). 

2.10.3.1. Soy Metal Alaşımlar  

Soy metaller, kimyasal ve fiziksel özelliklerine dayanarak tanımlanmıştır. Soy 

alaşımlar oksidasyona ve asitlerin neden olduğu korozyona karşı dirençlidir. Diş 

hekimliğinde kullanılan alaşımlarında dört soy metal kullanılır: altın, paladyum, gümüş ve 

platin. Bu metaller soy metal alaşımlarının ağız içindeki inert özelliklerini sağlar (204). 
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2.10.3.2. Soy Olmayan Metal Alaşımlar 

Soy olmayan veya baz metal alaşımlar, berilyum gibi değerli ancak soy olmayan bir 

metal hariç, soy olmayan metallerden oluşur. Çoğu baz metal alaşımı, nikel ve krom 

kombinasyonlarına dayanır. Bunun yanı sıra kobalt-krom ve demir bazlı alaşımlar da 

yaygın olarak kullanılır. Baz metal alaşımlarının korozyon direnci diğer kimyasal 

özelliklerine bağlıdır. Dökümden sonra ince bir krom oksit tabakası alaşım yüzeyini 

pasifleştiren geçirimsiz bir film sağlar. Bu tabaka o kadar incedir ki alaşım yüzeyini 

matlaştırmaz. Bu alaşımlar soy alaşımlardan önemli ölçüde farklıdır. Çünkü bu alaşımlar 

önemli sertlik, yüksek akma mukavemeti ve yüksek elastik modülüne sahiptirler. Uzama 

altın alaşımlarına eşdeğerdir, ancak yüksek akma mukavemeti ile dengelenir. Baz metal 

alaşımlar soy alaşımlardan önemli ölçüde daha ucuzdur, ancak bitirme ve cilalama 

işlemleriyle ilgili daha yüksek işçilik maliyetleriyle bu avantaj ortadan kalkabilir (205). 

2.10.3.3. Kobalt-Krom Alaşımlar 

Krom-Kobalt alaşımları 1930’lu yıllardan itibaren protetik altyapıların üretiminde 

kullanılmaya başlanmıştır. Alaşımın içeriğindeki kobalt sertlik ve dayanıklılığı sağlarken, 

krom ise alaşımı solüsyon sertleşmesi ile daha sert hale getirir ve korozyona karşı direnç 

sağlar (206). Alaşımın yüzeyinde ortaya çıkan krom, okside olarak ince ve pasif bir oksit 

tabakası oluşturur. Oksit tabakası iç tabakaları korozyona karşı korur. Alaşıma karbon, 

nikel, berilyum, molibden, tungsten gibi elementler eklenerek mekanik özelliklerin, 

işlenme kolaylığının ve dökülebilirliğinin geliştirilmesi hedeflenir. Kobalt-krom alaşımı 

titanyum alaşımlarından sonra diğer tüm alaşımlar içerisinde en yüksek erime derecesine 

(1300°C) sahiptir. Döküm, uyumlama ve parlatma gibi laboratuvar işlemlerinde çalışması 

zor ve zaman alıcıdır (206, 207). 

CAD/CAM teknolojilerinin kullanılmasıyla birlikte Co-Cr alaşımların döküm 

üretim tekniklerine alternatif olarak, frezeleme veya lazer sinterleme yöntemleri 

geliştirilmiştir. Geleneksel döküm tekniklerinde metal altyapılarda porozite oluşabilir ve 

alaşımların birden fazla materyal içermesi marjinal uyumsuzluklara yol açabilir. Buna 

karşılık, CAD/CAM blokları yüksek standartlarda üretilmekte ve homojen bir yapıya sahip 

olmaları nedeniyle daha iyi uyum ve kalite sunmaktadır. Bu durum CAD/CAM 

teknolojisinin, döküm yöntemlerine kıyasla daha güvenilir ve hassas sonuçlar elde 

edilmesine katkı sağlar (208, 209). 
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2.10.3.4. Titanyum Alaşımlar 

Titanyum ve titanyum alaşımları mükemmel korozyon direncine, düşük özgül 

ağırlığı ve mükemmel biyouyumluluğa, düşük maliyete ve döküm altın alaşımlarına benzer 

mekanik özelliklere sahip oldukları için klinik diş hekimliğinde kullanıma çok uygundur 

(210). Titanyum ve alaşımlarının dökümü yüksek ergime noktaları, düşük yoğunlukları 

nedeniyle oldukça zordur (211). Ancak titanyum ve titanyum alaşımları, protez 

altyapılarının üretiminde döküm yöntemlerine alternatif olarak CAD/CAM teknolojisi ile 

de üretilebilmektedir. Bu yöntem sayesinde titanyum restorasyonlar daha uyumlu ve kolay 

şekilde üretilmektedir (212, 213). 

Titanyum alaşımları, diş hekimliğinde dental implantların üretiminden hibrit 

protezlerin altyapılarına kadar geniş bir alanda kullanılmaktadır (214). Titanyum, saflık 

derecelerine göre çeşitli sınıflara ayrılır. Geleneksel sınıflamalada saf titanyumlar Grade 1, 

Grade 2, Grade 3 ve Grade 4 şeklindedir. Titanyum alaşımları ise Grade 5 ve Grade 23 

olarak sınıflandırılmıştır: (104, 210, 214–217). 

Grade 1: En saf ve en yumuşak titanyumdur. En düşük mekanik dayanıklılık ve en 

yüksek işlenebilirliğe sahiptir. 

Grade 2: Yüksek korozyon direncine sahip olup, mekanik özellikleri Grade 1’e göre 

daha iyidir. Diş hekimliğinde yaygın olarak kullanılır. 

Grade 3: Üstün korozyon direnci ve dayanıklılığa sahiptir. 

Grade 4: Saf titanyum sınıfının içinde en yüksek dayanıklılığa sahip olan titanyum 

türüdür.  

Grade 5 Ti-6Al-4V Alaşımı: %6 alüminyum ve %4 vanadyum içerdiğinden; yüksek 

dayanıklılık ile korozyona ve yorulmaya karşı yüksek dirence sahiptir  

Grade 23 Ti-6Al-4V ELI Alaşımı (Ekstra Düşük Aralıklı): Grade 5 titanyuma 

benzer ancak intersitisyel elementlerinin (O, N, H, ve B) seviyeleri çok daha düşüktür 

Mükemmel mekanik özelliklere ve biyouyumluluğa sahiptir, aynı zamanda yüksek 

mukavemet sunar. 

Alaşımsız saf titanyum, karbon, oksijen, nitrojen ve demir gibi eser elementler 

içerir. Bu elementler, titanyumun mekanik özelliklerini artırır. Mekanik dayanıklılık Grade 

1’den Grade 5’e doğru artar (104). Geniş alaşım seçeneklerine rağmen, saf titanyum Grade 
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2 ve Grade 5 Ti-6Al-4V, tüm titanyum biyomedikal cihazlarının %95’inden fazlasında 

kullanılmaktadır. Bu iki alaşım hem biyouyumluluk hem de dayanıklılık açısından en çok 

tercih edilen malzemeler arasındadır ve özellikle diş implantları gibi tıbbi cihazlarda 

yaygın olarak kullanılır (218). Biyomedikal alanda yaygın olarak kullanılan diğer bir grup 

da Ti-6Al-4V ELI (Ekstra Düşük Aralıklı) Grade 23 alaşımlardır. Bu alaşımların temel 

kimyasal bileşimi, daha önce bahsedilen alaşımlar (örneğin Ti-6Al-4V) ile benzerdir, ancak 

intersitisyel elementlerin (O, N, H, ve B) seviyeleri çok düşüktür. Alaşımda bu 

elementlerin seviyesinin azaltılması, malzemenin sünekliğini ve kırılma dayanımını 

artırarak avantaj sağlar (210). 

2.10.3.5. Zirkonya 

Diş destekli sabit protezlerde sıklıkla kullanılan zirkonya, yüksek mekanik 

dayanıklılığı nedeniyle son yıllarda implant destekli protezlerde de ilgi görmeye 

başlamıştır (219). Dental protez restorasyonlarında kullanılan zirkonya çeşitliliği büyük 

ölçüde artmıştır. Zirkonya; implant üstü kron ve köprü restorasyonlarında altyapı ya da 

monolitik kron olarak, hibrit abutment, implant materyali, inlay ve onlay restorasyonları, 

ayrıca implant destekli sabit protezlerin altyapı materyali olarak da kullanılmaktadır (220). 

Saf zirkonya, atmosfer basıncında sıcaklığa bağlı olarak üç formda bulunur. Oda 

sıcaklığında ve 1170 °C’ye kadar ısıtıldığında monoklinik fazdadır. 1170 ile 2370 °C 

arasında yapı tetragonal fazdadır. 2370 °C’nin üzerinde ve erime noktasına kadar ise kübik 

fazda bulunur. Soğuma sırasında tetragonal (t) fazdan monoklinik (m) faza dönüşümde 

haciminde önemli bir artış olur ve bu durum materyalde büyük bir hasara yol açabilir. Saf 

zirkonyanın içerisine CaO, MgO, Y2O
3
 veya CeO

2
 gibi stabilizatör oksitlerin ilave 

edilmesiyle oda sıcaklığında tetragonal yapının korunması sağlanır ve böylece gerilme 

kaynaklı t→m dönüşümünü kontrol edilir ve çatlak yayılması etkili bir şekilde durdurulur 

(221). 

Saf zirkonya, bu oksit stabilizatörlerin eklenmesiyle 1000°C’nin üzerine kadar 

ısıtıldığında tetragonal faza geçer. Ancak oda sıcaklığına tekrar düşürüldüğünde, saf 

zirkonyadan farklı olarak yapı, kübik ve tetragonal fazın bir karışımını alır. Bu eklemelerle 

zirkonya yapısı, ısıl işlemler sonunda yarı stabil zirkonya (PSZ) haline gelir. Diş 

hekimliğinde, çeşitli zirkonya içeren seramik sistemler mevcut olmasına rağmen, 

günümüzde sadece üç sistem kullanılmaktadır. Bunlar, itriyum ilaveli tetragonal zirkonya 

polikristaller (3Y-TZP), magnezyum ilaveli parsiyel stabilize zirkonya (Mg-PSZ) ve 
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zirkonya ile güçlendirilmiş alümina (ZTA) sistemleridir. Stabilize zirkonya malzemeleri 

arasında en yaygın kullanılan Y-TZP’dır. İtriyum ilaveli tetragonal polikristalin zirkonya 

(3Y-TZP) saf zirkonyaya ağırlığının %2-3’ü oranında itriyum oksit (Y2O
3
) eklenmesiyle 

elde edilmektedir. İtriyum ile stabilize edilen zirkonya yüksek korozyon direnci, düşük ısıl 

iletkenliği, düşük bakteri kolonizasyonu ve yüksek eğilme mukavemeti gibi üstün fiziksel 

ve kimyasal özelliklere sahiptir (221). 

Klinik diş hekimliğinde kullanılan üç ana zirkonya türü vardır: Tam sinterlenmiş 

veya Sıcak İzostatik Presleme (HIP), kısmen sinterlenmiş zirkonya ve sinterlenmemiş veya 

“green stage” zirkonya. Yarı sinterlenmiş zirkonya bloklar ve sinterlenmemiş zirkonya 

bloklar sinterlenmiş zirkonya bloklara göre daha yumuşak olduklarından frezelenmeleri 

daha kolaydır ve maliyetleri daha düşüktür. Frezelemeden sonra, zirkonya altyapıları nihai 

şekillerin, dayanıklılıkların ve fiziksel özelliklerin elde edildiği 1350 ila 1500°C’de 

fırınlarda sinterlenirler. Yarı sinterlenmiş zirkonya altyapılarında sinterleme sürecinde 

meydana gelecek büzülmeye izin vermesi için restorasyonlar orijinal boyutlarından 

yaklaşık %20 ila 25 daha büyük olacak şekilde frezelenir. Hassas bir teknikle üretilmesi 

gerektiğinden kullanımı deneyim gerektiren bir malzemedir (161). 

2.10.3.6. Polieter-Eterketon (PEEK)  

Polietereterketon (PEEK), poliarileterketon grubuna ait yüksek performanslı bir 

polimer olup, düşük özgül ağırlık (1,3 g/cm
3
), düşük eğilme mukavemeti (165-170 MPa), 

uygun elastikiyet (3 600 MPa) ve uygun sertlik (20 HV) gibi mükemmel fiziksel ve 

kimyasal özelliklere sahiptir (222, 223). PEEK, ayrıca olağanüstü ısı toleransı ve kimyasal 

dirence sahiptir. Ayrıca yapısal olarak stabil olması dayanıklılığını artırmaktadır. Bu 

malzemenin en önemli avantajı elastik modülünün metalik malzemelerden daha düşük ve 

insan kemiğine nispeten benzer olmasıdır ki bu özellik çevresindeki kemik üzerindeki 

stresi azaltmasına olanak tanır (47). 

Diş rengine benzer görünümü ve mekanik özellikleri nedeniyle PEEK sabit ve 

hareketli protezlerde, özellikle implant destekli protezlerin CAD-CAM altyapılarında 

giderek daha fazla kullanılmaktadır (224). PEEK’in kemik-implant arayüzüne iletilen 

kuvvetleri minimize etmek için bir stres kırıcı olarak işlev görebileceği gösterilmiştir 

(225). Bazı klinik raporlar, PEEK’in implant destekli sabit tam protezler (hibrit protezler) 

için bir altyapı malzemesi olarak kullanılmasını önermektedir (45, 226). Malo ve 

arkadaşlarının (227) yaptığı bir çalışmada tam ark implant destekli hibrit PEEK-akrilik 
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rezin protezler ve all-on-four tedavisinin kısa dönem sonuçları rapor edilmiştir. Bu 

sonuçlara göre PEEK altyapılı implant destekli hibrit protezlerin, üstün mekanik özellikleri 

nedeniyle geleneksel titanyum altyapılı implant destekli hibrit proteze bir alternatif 

olduğunu göstermiştir (225, 227, 228). 

 

Resim 20. Hibrit protezde PEEK altyapı tasarımının kullanımı (Nobre’den, 198) 

Birçok çalışma, PEEK’in biyouyumluluğunu gösterirken ve fiziksel ile kimyasal 

özelliklerinin, onu ağız boşluğunda kullanım için uygun hale getirdiğini belirtmiştir (202, 

222, 225, 229). Teknolojik gelişmeler, PEEK’in hem geleneksel yöntemlerle hem de 

CAD/CAM yöntemiyle işlenebileceğini kanıtlamıştır (37, 229, 230). Ayrıca birçok rapor, 

metal toksisitesi ve alerjik reaksiyon vakalarına dikkat çekmiştir. PEEK, düşük reaktivitesi, 

düşük çözünürlüğü ve hassasiyet riskinin az olması nedeniyle metal alaşımlarının yerine 

kullanılabilir (47). Bu mükemmel özellikleri sayesinde PEEK, yüksek performanslı bir 

polimer olarak kabul edilmektedir (230). 

Bu biyomalzemenin birçok avantajı olmakla birlikte bazı dezavantajlarının olması 

kullanımını sınırlamaktadır. PEEK maliyetli bir malzeme olup birçok kişi için ulaşılabilir 

değildir. Bu nedenle yalnızca yüksek talepli uygulamalar için uygundur. İşlenmesi için 

gereken yüksek sıcaklıklar nedeniyle özel makineler gereklidir ve süreç tekniğe duyarlıdır. 

Konsantre sülfürik, nitrik ve kromik asitler ile sodyum ve halojenler gibi bazı kimyasallar 

PEEK’e zarar verebilir ve PEEK UV ışığına karşı düşük direnç gösterir (47, 230). 
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2.10.3.7. Metal Destekli Seramik Restorasyonlar 

Metal destekli seramik restorasyonlar, protetik diş hekimliğinde uzun yıllardır altın 

standart olarak kabul edilmiş ve implant üstü sabit protez materyali olarak da yaygın 

şekilde kullanılmaktadır (48, 231) Bu restorasyonların estetik görünüm, dayanıklılık, hem 

ön hem de arka grup restorasyonlarda kullanılabilme, laboratuvar işlemlerinin kolaylığı, 

düşük maliyet, kolay çıkarılabilmesi ve simantasyon işlemlerinin basitliği gibi avantajları 

bulunmaktadır (164, 232). 

Dezavantajları ise; seramik üst yapıda chipping oluşumu, metal altyapı ile seramik 

arasında bağlantı problemleri, metal altyapı nedeniyle servikal bölgede diş eti bölgesinde 

gri metal yansıması, kıymetli metal altyapı kullanımında maliyetin yükselmesi, laboratuvar 

işlemlerinin yeni sistemlere göre daha uzun sürmesi, estetik ve dayanıklılık özelliklerinin 

daha düşük olması bulunmaktadır (164, 233). 

2.10.3.8. Tam Seramik Restorasyonlar 

Dental porselenlerin içeriği genel olarak feldspar, kuartz (silika) ve kaolinden 

oluşur. Feldspar, porselene doğal geçirgenlik kazandıran ana bileşen olup minimum %60 

oranında bulunur. Kuartz, termal genleşme katsayısını kontrol ederek pişirme sırasında 

oluşabilecek büzülmeleri önler ve porselenin dayanıklılığını artırır, içeriğinde %10-30 

oranında bulunur. Kaolin ise yapışkan bir yapıya sahip olup diğer malzemeleri bir arada 

tutarak porselenin şekillendirilmesine yardımcı olur ve %1-5 oranında bulunur (204, 234, 

235). 

Metal destekli seramik restorasyonlar diş eksikliği ve madde kaybı bulunan dişlerin 

tedavisinde uygulanan yaklaşımlarındandır. Ancak kullanılan metal ve opak porselen, 

estetik bölgelerde kullanımını zorlaştırmaktadır. Metal altyapılı restorasyonlardaki bu 

dezavantaj, tam seramik sistemlerin düşünülmesine neden olmuştur. Tam seramik 

restorasyonların herhangi bir metal altyapıya sahip olmaması ve translusent özellikleri 

sayesinde estetik bölgelerde bu materyalleri kullanılır hale getirmiştir (236, 237). 

Restorasyonlarda estetiğin, dayanıklılığın ve uyumun önem kazanmasından sonra 

çeşitli tam seramik sistemleri geliştirilmeye başlanmıştır (238, 239). Günümüzdeki 

CAD/CAM teknolojilerinin gelişmesiyle monolitik restorasyonların üretimi de diş 

hekimliğinde mümkün hâle gelmiştir (240). CAD/CAM teknolojileri için kullanılabilen 

birçok farklı frezelenebilir seramik türü bulunmaktadır (241). Dental seramiklerin 
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sınıflandırılmasında çeşitli yöntemler kullanılmakta olup bu yöntemlerden biri de 

seramiklerin bileşimlerine dayalı sınıflandırmadır. 

CAD/CAM seramik materyalleri kimyasal bileşenlerine göre şu şekilde 

sınıflandırılabilir (242): 

İnfiltre edilmiş seramikler/reçineler (genellikle hibrit seramikler olarak bilinir.) 

Silikat seramikler: 

 Feldspatik seramikler 

 Lösit ile güçlendirilmiş seramikler 

 Lityum disilikat seramikler 

Oksit veya polikristalin seramikler: 

 Alüminyum oksit seramikler 

 Zirkonyum oksit seramikler: 

 3 mol% yitriyum-tetragonal zirkonya polikristalleri (3Y-TZP) 

 4 mol% yitriyum-kısmen stabilize zirkonya (4Y-PSZ) 

 5 mol% yitriyum-kısmen stabilize zirkonya (5Y-PSZ) 

İnfiltre Edilmiş Seramikler/Reçineler 

İnfiltre edilmiş seramik/reçine CAD/CAM blokları iki türe ayrılır: polimer 

matriksine seramik dolgu partikülleri infiltre edilmiş bloklar (örneğin, Lava Ultimate, 

Katana Avencia Block ve Cerasmart) ve seramik ağ yapısına polimer infiltre edilmiş 

bloklar (örneğin, VITA Enamic) (242). Bu blokların öne çıkan özellikleri arasında yüksek 

yük taşıma kapasitesi, yorgunluk direnci, üstün elastikiyet modülü, daha pürüzsüz kenarlar 

için avantajlı frezeleme özellikleri, kristalizasyon fırınlaması veya sinterleme 

gerektirmemesi ve frezeleme sonrası mekanik polisaj yapılması gerekliliği bulunur (242–

244). 

Polimer-infiltre seramiklerin aşınma direnci, seramik-infiltre polimerlere göre daha 

üstündür, ancak her iki tür de seramik restorasyonlardan daha düşük aşınma direncine 

sahiptir. Seramik-infiltre bloklar, veneer ve inlay/onlay restorasyonları için önerilirken, 

polimer-infiltre seramik bloklar ayrıca tekli kronlarda da kullanılabilir (242, 245–248). 
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Silikat Seramikler 

Silika bazlı seramikler cam matrisi içerir, bu nedenle şeffaftır ve mine ile dentin 

gibi optik özellikleri taklit edebilir, bu da onları estetik bölgedeki dişlerin restorasyonu için 

ideal hale getirir. Bununla birlikte, kırılgan olmalarına ve düşük kırılma direncine sahip 

olmalarına rağmen, adeziv bağlantı ile bu özellikleri büyük ölçüde telafi edilebilir (242, 

249, 250). 

Geleneksel feldspatik porselen en iyi optik özelliklere sahip olup, aynı zamanda 

cam bazlı seramikler arasında en zayıf olanıdır. Feldspatik seramiklerin dayanımını artırma 

çabaları, matrisi lösite ile güçlendirme yoluyla yapılmıştır. Lösite ile güçlendirilmiş 

seramikler (IPS Empress CAD, Ivoclar Vivadent) estetik bölgelerdeki restorasyonlar için 

mükemmel optik özelliklere sahiptir. Ancak, dayanımları geleneksel feldspatik porselenlere 

kıyasla sadece biraz artırılmıştır, bu nedenle yük taşıyan alanlar için uygun bir seçenek 

değildir. Lityum disilikat seramikler daha sonra %72 lityum ve silikat oksitler içeren bir 

bileşimle tanıtıldı, bu da cam bazlı seramiklerin dayanıklılığını önemli ölçüde artırırken, 

mükemmel optik özelliklerini korumasını sağladı (242, 249–251). 

Feldspatik porselen: Frezeleme yapılabilen feldspatik porselen, CAD/CAM diş 

hekimliğinde kullanılan en eski bloklardan biri olarak kabul edilir. Popüler markalar 

arasında, doğal dişleri daha iyi eşleştirmek için renk ve şeffaflık dereceleriyle gelen 

CEREC Blocs (Dentsply Sirona) ve VITABLOC (VITA Zahnfabrik) bulunur. Frezeleme 

yapılabilen feldspatik seramik malzemeler için endikasyonlar, veneerler, inlayler, onlayler 

ve ön diş kronlarını içerir. Klinik çalışmalar, feldspatik CAD/CAM bloklarının başarı 

oranlarının %84 ile %95 arasında olduğunu göstermektedir. Başarısızlıkların başlıca 

nedeni, restorasyonun kırılmasıdır. Bu seramikler için olumlu bir prognoz, restorasyonun 

boyutunun ve konumunun dikkatle planlanması durumunda elde edilebilir (242, 249, 250). 

Lösit ile güçlendirilmiş seramikler: İlk olarak Ivoclar tarafından IPS Empress CAD 

adıyla tanıtılan bu seramikler, geleneksel feldspatik seramik bloklarına kıyasla mekanik 

özelliklerde küçük bir iyileşme sunar. Bu seramikler yüksek şeffaflığa sahiptir ve estetik 

açıdan yüksek beklentili durumlarda popüler bir tercih haline gelir. Yük taşımayan 

alanlarda kullanıldıklarında iyi klinik başarı sağlamışlardır (242). 

Lityum disilikat seramikler: Lityum disilikat seramik bloklar (örneğin, IPS E.max 

CAD, Ivoclar Vivadent), lityum disilikat ve lityum ortofosfattan oluşan bir kristalin faza 

sahiptir. Belirli bir kalınlıkta yük taşıyan alanlarda başarıyla kullanılabilirken, optik 
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özelliklerini de korurlar. Veneerler, inlay/onlayler ve tek diş kronları için en uygun 

seramiklerden biridir. Frezeleme işlemi, seramikler pre-kristalize fazdayken (mor blok) 

yapılır, ardından kristalizasyon fırınlaması yapılır. Birçok klinik çalışma ve laboratuvar 

araştırması, lityum disilikat tek diş kron restorasyonları için olumlu sonuçlar bildirmiştir 

(251–254). 

Oksit Seramikler (Zirkonya) 

Zirkonyum dioksit (zirkonya), oldukça yoğun polikristalin metal oksit seramik 

bloklar olup, geleneksel olarak %3 mol yitriyum ile stabilize edilmiş zirkonya 

polikristallerinden (3Y-PSZ) oluşan bileşimde yüksek mekanik özelliklere sahiptir. Bu 

seramiklerin bükülme dayanımları yaklaşık 1200 MPa civarındadır. Zirkonyanın içindeki 

tetragonal partiküller (%85), bir çatlak yayılmaya başladığında monoklinik partiküllere 

dönüşerek çatlak ucunda basınç gerilmeleri oluşturarak çatlağın ilerlemesini engeller. Bu 

olguya dönüşüm sertleşmesi denir (242, 255). 

İlk nesil zirkonya yeterli şeffaflığa sahip değildi, bu yüzden estetik açıdan kabul 

edilebilirlik sağlamak amacıyla feldspatik porselen ile kaplanmaları gerekiyordu. Ancak, 

porselenin çatlama sorunu yaşanıyordu. Doğru altyapı tasarımı ve sinterleme sonrası yavaş 

soğutma teknikleriyle bu sorunlar büyük ölçüde azaltılmıştır. Zirkonya altyapısının nadiren 

kırılması sebebiyle tam konturlu monolitik zirkonya restorasyonları geliştirilmiştir. 3Y-

PSZ, ağır yük taşıyan alanlarda, özellikle tekli kronlar ve sabit dental protezlerde başarıyla 

kullanılmaktadır. Ancak şeffaflık eksikliği nedeniyle estetik hassasiyet gerektiren 

durumlarda kullanımı sınırlıdır ve bu daha şeffaf monolitik zirkonya restorasyonlarının 

geliştirilmesine yol açmıştır (242, 255–257). 

Şeffaflık artırıldığında zirkonyanın mukavemeti önemli ölçüde azalır. Tetragonal 

partiküllerin sayısının azalması ve kübik partiküllerin artması, dönüşümle sertleşmeyi 

azaltır, bu da çatlak yayılmasının artmasına ve zirkonyanın mukavemetinin azalmasına 

neden olur. 5 mol% yitriyum ile stabilize edilmiş zirkonyanın düşük kırılma direncine 

yönelik endişeler nedeniyle, yitriyum içeriğinin %4’e düşürülmesiyle kübik faz içeriği 

%25’e indirilir ve dönüşümle sertleşme artırılarak kırılma direnci 5 mol% zirkonyaya 

kıyasla güçlendirilir (242, 257, 258). 

Mevcut zirkonya türleri göz önüne alındığında, geleneksel %3 mol yitriyum 

zirkonya, estetiğin ön planda olmadığı ağır yük taşıyan alanlarda kullanılabilir. 5 mol% 

yitriyum zirkonya, estetik bölgelerde tercih edilmiştir. Ancak düşük kırılma direnci ve 
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lityum disilikat seramiklerinin üstün estetik özellikleri nedeniyle, bu zirkonya türünü 

kullanırken dikkatli olunmalıdır. %4 mol yitriyum zirkonya, estetik bölgelerde 5 mol% 

zirkonyaya alternatif olabilir. Optimum estetik sonuçlar elde etmek için, zirkonyada cut-

back uygulanıp vestibül yüzeye feldspatik porselen uygulanması önerilir (242, 258, 259). 

2.11. Stres Analiz Yöntemleri  

Diş hekimliğinde, ağız içindeki kuvvetler sonucu oluşan stresleri tespit edip analiz 

etmek, bu analizlerin neticesinde restorasyonları oral rehabilitasyon koşullarına uygun hale 

getirmek için kuvvetleri fizyolojik sınırlar içinde dağıtabilmek önemlidir. Başarılı bir 

restorasyonun uygulanabilmesi için kullanılacak materyallerin mekanik özellikleri ile bu 

materyallerin maruz kalacakları kuvvetler karşısındaki stres ve gerilmelerin bilinmesi 

gerekmektedir. Doku ve organların gelecek kuvvetler karşısındaki tepkilerinin belirlenmesi 

ise oldukça zor, maliyetli ve riskli olabileceği gibi bazı durumlarda da imkansızdır. Bu 

etkenler düşünüldüğünde, canlı dokuların modellerinin oluşturulması ve bu modeller 

üzerinde kuvvetin yoğunlaştığı bölgelerin tespit edilmesi gerekmektedir. Diş hekimliğinde 

bu streslerin tespiti için kullanılan stres analiz yöntemleri şunlardır (260–262): 

 Fotoelastik stres analizi  

 Gerilim ölçer stres analiz  

 Kırılgan vernik kaplama yöntemi ile stres analizi 

 Holografik interferometri (Lazer Işını) ile stres analizi  

 Termografik stres analizi  

 Radyotelemetri ile stres analizi  

 Sonlu elemanlar stres analizi  

2.11.1. Fotoelastik Stres Analizi Yöntemi 

Fotoelastik yöntem, transparan plastik materyallerin optik özelliklerine dayanarak 

stres analizini mümkün kılar. Bu yöntemle destek dişler, restorasyonlar, kemik ve 

implantlara gelen kuvvetler izokromatik çizgiler olarak gözlemlenebilir. Kuvvetin 

yoğunluğu ve lokalizasyonu bu çizgilerin sayısı ve yakınlığına göre anlaşılır. Yöntem, 

düşük maliyetli ve uygulanması kolay olması gibi avantajlar sunar. Ancak, in vivo 

çalışmalarda kullanılamaz ve sayısal ölçümler için uygun değildir. Ayrıca, içsel rezidüel 

stresler hata riskini artırabilir (263–265). 
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2.11.2 Gerinim Ölçer (Strain Gauge) Stres Analizi Yöntemi  

Gerinim ölçer cihazları, hafif mekanik deformasyonlara maruz kaldığında elektrik 

direncindeki değişimleri gösteren rezistörlerdir. Bu cihazlar, kuvvet uygulanmış 

materyallerdeki stres sonucu oluşan deformasyonu ölçer (261, 266). Avantajları arasında 

sayısal veriler sağlaması, sonuçların matematiksel işlemlerde kullanılabilmesi ve in vivo 

çalışmalarda uygunluk yer alır. Dezavantajları ise, küçük örneklerde kullanım zorluğu ve 

farklı kuvvetlerde benzer gerinim ölçümleri yapma olasılığıdır (265). 

2.11.3. Kırılgan Vernik (Brittle Lacquer) Kullanımı ile Stres Analizi Yöntemi  

Kırılgan vernik kullanılarak yapılan stres analizinde, analiz edilecek materyalin 

üzerine özel bir vernik uygulanır ve bu vernik fırınlanır. Daha sonra, materyale kuvvet 

uygulanır. Kuvvetin yoğun olduğu bölgelerde oluşan çatlaklar, kuvvet hatlarının 

doğrultusunu gösterir (261). 

2.11.4. Holografik İnterferometri ile Stres Analizi Yöntemi  

Holografik interferometri cihazları, lazer ışınları kullanarak cisimlerin üç boyutlu 

görüntüsünü holografik film üzerine kaydeder. Bu teknikte çift poz holografik 

interferometri en çok tercih edilen türdür. İlk aşamada referans lazer ışını ile film üzerinde 

bir model kaydı yapılır. Daha sonra materyale kuvvet uygulanır ve aynı filme ikinci bir 

kayıt alınır. Bu iki kayıt arasındaki fark, lazer ışını tekrar gönderilerek analiz edilir. 

Yöntemin avantajları, nanometre düzeyinde deformasyonları tespit edebilmesi, materyale 

zarar vermemesi ve genellikle gerçek boyutlarında inceleme yapabilmesidir (261, 267). 

2.11.5. Termografik Stres Analizi Yöntemi  

Termografik stres analizi yönteminde, homojen ve izotropik bir materyal periyodik 

kuvvet yüklemesine maruz bırakıldığında, ısısındaki periyodik değişikliklerin materyalin 

belirli noktalarındaki asal streslerin toplamı ile doğrudan orantılı olduğu prensibine dayanır 

(261). 

2.11.6. Radyotelometri ile Stres Analizi Yöntemi  

Radyotelometri stres analizi yönteminde, birleşik donanım ve yazılım kullanılarak 

toplanan verilerin, herhangi bir materyale bağlı olmaksızın transfer edilmesi sağlanır. Bu 

yöntemde bir güç kaynağı, radyasyon iletici, alıcı, örneğe yapıştırılmış gerilim ölçerler, 

gerilim ölçer yükselticisi, anten ve veri kaydedici bulunur. Gerilim ölçerde oluşan direnç 
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farklılıkları voltaj düşüşlerine neden olur; bu da radyotelometrinin frekansını etkileyerek 

analiz sonuçlarının elde edilmesini sağlar. Veri iletiminin kablosuz olması, bu yöntemin en 

büyük avantajıdır (261). 

2.11.7. Sonlu Elemanlar Stres Analizi Yöntemi  

Sonlu elemanlar stres analizi (SESA), biyomekanik sistemlerin gerçeğe yakın 

matematiksel modellerini oluşturup bu modelleri bilgisayar ortamında çözmeyi hedefler. 

Başka bir deyişle, doğanın bilgisayar üzerinde taklit edilmesidir. SESA, fiziksel modelleri 

ifade eden matematiksel denklemlere sayısal çözümler sunan modern bilimin en değerli 

tekniklerindendir (261, 268). 

İlk kez 1960’ların başlarında, özellikle havacılık ve uzay endüstrisinde yapısal 

problemlerin çözümü için geliştirilmiştir. Günümüzde ise akışkanlar mekaniği, statik 

analizler, elektromanyetik analizler ve ısı transferi gibi birçok alanda kullanılmaktadır 

(262, 269, 270). 

Dental materyaller gibi karmaşık şekillere sahip materyallerin analizlerini yapmak 

oldukça güçtür. Ancak sonlu elemanlar analizi ile bu tür karmaşık şekillerdeki 

materyallerin analizlerini yapmak kolaylaşmıştır (271, 272). 

Bu yöntemle, tek boyutlu, iki boyutlu ve üç boyutlu olarak analizler 

yapılabilmektedir. Sonlu elemanlar analizi, karmaşık problemleri çözmek için bir bütünü 

küçük ve basit parçalara ayırarak her bir parçayı ayrı ayrı analiz etmeyi amaçlar (262). 

Materyalin farklı koşullardaki tepkilerini değerlendirmek için modelleme yapılır. Bu 

model, etki altındaymış gibi incelenir (273). Birçok araştırmacı, sonlu elemanlar analizinin 

diğer yöntemlere göre daha etkili olduğunu belirtmiştir. Bu yöntem ile yapıların eğilmesi, 

kırılması, bükülmesi, yer değiştirmesi gerilimi, titreşimi, elastik deformasyonları ve 

bağlanma dayanımları sayısal olarak değerlendirilebilir (268, 274). 

Sonlu eleman stres analiz yöntemi özellikleri (260); 

1. Karmaşık geometriye sahip yapılar için uyumluluk  

2. Değişik yapısal problemler için uyumluluk  

3. Teorik temellerin güvenilirliği  

4. Doğruluğun güvenilirliği  

5. Hesaplama verimliliği 
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Sonlu eleman stres analiz yönteminin avantajları (260); 

1. Karmaşık geometriye sahip katı cisimler rahatlıkla modellenebilir 

2. Delikli veya köklere sahip cisimler gibi bağlantı noktasının fazla olduğu 

cisimler kolaylıkla analiz edilebilir.  

3. İstenilen sayıda farklı malzemeler ile farklı modellemeler oluşturulabilir.  

4.  Küçük yapıların analiziyle, bütün yapıya ait kuvvetler ve yer değiştirmeler 

formüle edilebilir; bu da sorunları basite indirerek anlaşılmasını ve çözülmesini 

sağlar.  

5. Sınır şartları kolayca uygulanabilir.  

6. Karmaşık yapılarda sebep-sonuç ilişkilerini hesaplamakta etkin olup, analitik ve 

deneysel yöntemlerden daha hassas sonuçlar sunar. 

Sonlu eleman stres analiz yönteminin dezavantajları (260); 

1. Gerekli bilgisayar ve yazılım programlarının maliyeti yüksektir. 

2. Teknolojiye bağlı olarak yazılım programlarının düzenli güncellenmesi 

gereklidir. 

3. Yöntemlerin doğruluğu, malzeme özelliklerinin doğru sisteme yüklenmesine 

bağlıdır. 

2.11.7.1. Sonlu Eleman Stres Analiz Yönteminin Aşamaları (260); 

Pre-Processing: Yapının Modelinin Oluşturulması 

İlk aşamada, incelenecek yapının modeli CAD programları kullanılarak bilgisayar 

ortamında oluşturulur. Yapı, boyutuna ve geometrisine uygun olarak elemanlara bölünerek 

matematiksel bir ağ yapıya (mesh) dönüştürülür. Gerçek cisimler, sonlu eleman adını alan 

alt bölümlerle ifade edilir ve bu elemanlar düğüm noktaları (node) ile birbirine bağlanır. 

Düğüm noktaları, elemanların sınırlarında bulunur ve streslerin aktarılmasına olanak tanır. 

Sınır koşulları (boundary conditions) belirlenir ve modelin nereden sabitlendiği, 

kuvvetlerin nereden uygulandığı gösterilir. Eleman sayısının artması sonucun doğruluğunu 

artırırken, hata ihtimalini de artırabilir. 

Analiz: Verilerin Software Programına Yüklenmesi 

Model oluşturulduktan sonra, elemanların mekanik özellikleri ve yükleme koşulları 

tanımlanır. Elastisite modülü (Young’s Modulus) ve poisson oranları kullanılarak yükleme 

koşulları belirlenir. Kuvvetin şiddeti, yönü ve açısı tanımlanır. Her elemanın yüklemeler 
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altındaki tepkileri, yapının bütünlüğünü yansıtacak şekilde analiz edilir ve veriler 

depolanır. 

Post-Processing: Analizin Çözümlenmesi 

Son aşamada, her bir alt yapının çözümlenmesiyle yapının bütünlüğü analiz edilir. 

Farklı yükleme koşulları altında asal gerilimler (principal stresses), eksensel gerilimler 

(axial stresses), yer değiştirme değerleri (displacements), deformasyon değerleri ve eşdeğer 

gerilimler (equivalent stresses) gibi veriler elde edilir. Veriler, materyalin mekanik 

özelliklerine göre değerlendirilir. Kırılgan materyaller için asal gerilim (principal stresses), 

metaller gibi çekilebilir materyaller için Von Misses stres (equivalent stresses) değerleri 

kullanılır. Maksimum asal stres çekme gerilimini, minmum asal stres sıkışma gerilimini 

ifade eder. Von Misses değerleri tüm yapıda oluşan stresler hakkında bilgi sağlar. 

Sonlu elemanlar stres analizi modelinde, yapı analizlerin yapılabilmesi için küçük 

elemanlara bölünür. Bu elemanlar, ana yapının geometrisi ile uyumlu olup her bölgedeki 

mekaniksel özellikleri yansıtırlar. Yapısal modelin küçük parçalara yani elemanlara 

bölünme işlemine “Ağ Yapısı (Mesh)” oluşturulması denir. Hatasız ve ayrıntılı sonuçlar 

elde edebilmek için eleman boyutunun küçük, eleman sayısının ise optimal olması 

gerekmektedir (275). 

2.11.7.2. Temel Eleman Çeşitleri 

Çizgisel Elemanlar (Line Elements): Düğüm noktalarından oluşan elemanlardır. Uç uca 

eklenerek daha fazla düğüm noktası oluşturabilirler (275). 

İki Boyutlu Katı Elemanlar (2D Solid Elements): Yassı yüzeylerden oluşan, kalınlıkları 

sabit elemanlardır. Genellikle üçgen veya dörtgen şekillerde olup, 3 veya 4 düğüm 

noktasına sahiptirler (275). 

Üç Boyutlu Katı Elemanlar (3D Solid Elements): Temel üç boyutlu elemanlar, 4 yüzeyli 

(tetrahedral) veya 6 yüzeyli (heksahedral) şekillerdedir (275). 
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Resim 21. Sonlu elemanlar analizinde kullanılan çizgisel, iki boyutlu ve üç boyutlu eleman 

çeşitleri (Küçükkurt’tan, 275) 

2.11.7.3. Sonlu Eleman Stres Analizi Yöntemi ile İlgili Temel Kavramlar 

Kuvvet: Kuvvet, cisimlerin şekillerini ve hareket durumlarını değiştirebilen, birimi 

Newton (N) olan üç boyutlu vektörel bir etkidir. Sonlu elemanlar analiz yönteminde, cisim 

küçük parçalara ayrılarak her parçaya etki eden kuvvetler bağımsız olarak incelenir (275). 

Gerilme (Stres): Gerilme, bir cisme uygulanan kuvvete karşılık cismin gösterdiği tepkidir. 

Gerilim (S) = Kuvvet (F) / Alan (A) formülü ile hesaplanır. Birimi genellikle N/m² (Pascal) 

olup, diş hekimliği alanında megapascal (MPa) kullanılır. Kuvvet uygulanan bir cisimde 

sıkışma, çekme ve makaslama adı verilen üç tip gerilme(stres) oluşmaktadır (276). 

 Sıkışma Gerilmesi (Compressive Stress): Farklı yönde ve aynı doğrultuda iki 

kuvvetin cismi sıkıştırarak uygulandığı durumdur 

 Çekme Gerilmesi (Tension stress): Cismi uzatmak amacıyla, farklı yönde ve 

aynı doğrultuda iki kuvvetin uygulanmasıdır. 

 Kesme “Makaslama” Gerilmesi (Shear Stress): Farklı düzlemde ve ters yöndeki 

paralel iki kuvvetin, cismin belirli bir bölgesine uyguladığı zıt yönlü kuvvettir 

(277). 
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Resim 22. Cisimlerde oluşan gerilme tipleri; Sıkışma, çekme ve kesme (Küçükkurt’tan, 

275) 

Üç boyutlu elemanlarda makaslama gerilimlerinin sıfır olduğu durumlarda asal 

gerilim değerleri (principal stress) elde edilir. Kemik benzeri kırılgan maddelerde bu asal 

gerilim değerleri kullanılır. Maksimum asal stres (Pmax) pozitif bir değerdir ve en yüksek 

çekme gerilmesini ifade ederken, minimum asal stres (Pmin) negatif olup en yüksek 

sıkışma gerilimini gösterir. Bir stres elemanında hangi stres tipinin mutlak değeri daha 

büyükse, eleman o stres tipinin etkisi altında kabul edilir. Örneğin, bir nesne üzerindeki 

düğüm noktasında çekme gerilmesi 60 MPa ve sıkışma gerilmesi -40 MPa ise, bu düğüm 

noktasında çekme gerilmesi daha etkindir ve dikkate alınması gereken ana stres değeri 

çekme gerilmesidir (275). 

Gerinim (Şekil Değiştirme): Gerinim, bir cisme uygulanan kuvvetin, cisimde oluşturduğu 

boyutsal değişimin yüzdesel değeridir ve Gerinim (Strain) = Boyutsal değişim/İlk boyut 

formülü ile hesaplanır. Cisim elastik (geçici) ya da plastik (kalıcı) etkiler gösterebilir (260). 

Poisson Oranı: Poisson oranı, bir materyale uygulanan kuvvetin enindeki uzamanın 

boyundaki uzamaya oranıdır. Genellikle negatif bir değer olup yumuşak materyallerde 

daha yüksektir (260). 
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Von Mises Stresi (Eşdeğer Stres): Von Mises stresi, bir materyale uygulanan kuvvet 

altında şekil değişiminin başladığı değeri belirler. Materyalin stres dayanımını belirlemek 

için kullanılır (260). 

Young’s Modulus (Elastisite Modülü): Elastisite Modülü, bir materyalin sertliğini 

belirler ve gerilimin gerinime oranıdır. Değer arttıkça materyal daha sert hale gelir. Aynı 

kuvvet uygulandığınd, elastisite modülü düşük olan cisim yüksek olana göre daha fazla 

deforme olur (260). 
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3. GEREÇ ve YÖNTEM 

Araştırmamız, Karadeniz Teknik Üniversitesi Diş Hekimliği Fakültesi Protetik Diş 

Tedavisi Anabilim Dalı ve Ay Tasarım Ltd. Şti. ile yürütülmüş ve Karadeniz Teknik 

Üniversitesi Bilimsel Araştırma Projeleri Koordinatörlüğü (2023-10920 proje numarası) 

tarafından desteklenmiştir. 

Çalışmamızda atrofik tam dişsiz üst çene rehabilitasyonunda kullanılan çift taraflı 

subperiosteal implantlar ile destekli hibrit protezlerde farklı altyapı materyali ve farklı 

tasarımlarda ortaya çıkan streslerin kıyaslanması amacıyla bilgisayar ortamında sanal 

olarak maksilla, zigomatik kemikler, subperiosteal implantlar ve ilgili yapılar 

oluşturulmuştur. Bu yapıların üstüne 4 farklı alt yapı materyali, 2 farklı altyapı tasarım ve 3 

farklı üstyapı materyali kullanılarak hibrit protezler sanal olarak oluşturulmuştur.  

Çalışmamızda hibrit protez tasarımlarında altyapılar kobalt-krom, titanyum, 

zirkonya ve PEEK materyalleri kullanılarak modellenmiştir. İki farklı hibrit protez tasarımı 

olarak bar ve Toronto tasarımı kullanılmıştır. Bar tasarıma sahip hibrit protezlerde üstyapı, 

PMMA ve zirkonya materyalleri kullanılarak modellenmiştir. Toronto tasarıma sahip hibrit 

protezlerde üstyapı için zirkonya ve lityum disilikat materyalleri kullanılarak 

modellenmiştir. Uygulancak kuvvet, literatür referans alınarak gıda maddesi (foodstuff) 

aracılığıyla tek taraflı olacak şekilde belirlenmiştir (278–280). 

Çalışmada atrofik tam dişsiz maksilla rehabilitasyonunda kullanılan çift taraflı 

subperiostal implantların üzerine yapılan hibrit protezlerde farklı altyapı materyali ve farklı 

tasarımlarda ortaya çıkan streslerin kıyaslanması amacıyla bilgisayar ortamında sanal 

olarak maksilla, zigomatik kemikler, subperiosteal implantlar ve ilgili yapılar 

oluşturulmuştur. Çalışmada dört farklı altyapı materyali, iki farklı hibrit protez tasarımı ve 

üç farklı üstyapı materyalinden oluşan on farklı subperiostal implantlar ile destekli hibrit 

protez modelini ve tek taraflı kuvvet uygulamasını içeren toplam on senaryo 

oluşturulmuştur. Oklüzal yükleme sol posterior bölgedeki 2. premolar ve 1. molar dişler 

arasında yer alan rijit bir gıda maddesi modellenmiştir. Bu gıda maddesi modeli, çiğneme 

kuvvetini simüle etmek amacıyla kullanılmıştır. Oklüzal yükleme, gıda maddesi 

aracılığıyla tek taraflı olarak, 200 N’luk bir kuvvetle dikey yönde uygulanmıştır. 

Çalışmamızda modellerde subperiostal implantlar osteosentez vidalarıyla maksiller 

ve zigomatik kemiklerde sadece kortikal tabakadan destek alacak şekilde sanal olarak 

fiksasyonu sağlanmıştır. Subperiostal implantların tasarımı maksiller ve zigomatik orta yüz 
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sütunlarında uzanan kanatlar, alveol kretine uzanan kolları ve kanatları birleştiren bazal 

çerçeve ve kollarında subperiostal implant ile entegre olarak bulunan abutmentlardan 

oluşur. Subperiostal implantların bu yapıları maksiller ve zigomatik kemik yüzey 

topografisine bire bir uygunluk gösterip sadece kortikal kemik tabakası ile temas 

halindedir. Bu nedenle çalışmamızda oluşturulan senaryolarda maksiller ve zigomatik 

osteosentez vidalarının çevresinde ve maksiller alveolar bölgede kortikal kemikte MPa 

(N/mm2) cinsinden oluşan maksimum ve minimum asal stresler; subperiostal implantlarda, 

protetik üstyapıda ve alt yapılarda MPa (N/mm2) cinsinden oluşan Von Mises stresler 

karşılaştırmalı olarak değerlendirilmiştir. 

3 boyutlu ağ yapısının düzenlenmesi ve daha homojen hale getirilmesi, 3 boyutlu 

katı modelin oluşturulması ve sonlu elemanlar stres analizi işlemi için Intel Xeon ® R CPU 

3,30 GHz işlemci, 500gb Hard disk, 14 GB RAM donanımlı ve Windows 7 Ultimate 

Version Service Pack 1(WA, ABD) işletim sistemi olan bilgisayardan, Activity 880 (Smart 

optics Sensortechnik GmbH, Sinterstrasse 8, D-44795 Bochum, Almanya) optik tarayıcısı 

ile 3 boyutlu taramadan, Blender (Blender Foundation, Buikslotermeerplein 161 1025 ET 

Amsterdam, Hollanda) 3 boyutlu modelleme yazılımından, ve Fusion 360 (One Market, 

Ste. 400 San Francisco, CA 94105) analiz programından yararlanılmıştır. 

 

Resim 23. Activity 880 3D Optik Tarayıcı 
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Çalışmada kullanılan protez ve altyapı parçaları Activity 880 optik tarayıcısı ile 

tarandı. .Stl formatında elde edilen model verileri Blender yazılımına aktarıldı. Ardından 

subperiosteal implantlar ve osteosentez vidaları, hibrit protezler ve protetik altyapılar 

gerçeği yansıtacak şekilde modellendi. Sonrasında analize hazır hale getirilmeleri ve 

analizlerinin yapılması için, .stl formatında Fusion 360 (One Market, Ste. 400 San 

Francisco, CA 94105) yazılımına aktarılmıştır. 

3.1. Matematiksel Modellerin Hazırlanması 

Bu çalışmada on farklı model oluşturulmuş ve her modele bir yükleme koşulu 

uygulanmıştır. Çalışmada modeller, bar ve Toronto tasarımı olmak üzere iki farklı hibrit 

protez tasarımı; Kobalt-krom, titanyum, zirkonya ve PEEK olmak üzere dört farklı altyapı 

materyali ve PMMA, zirkonya ve lityum disilikat olmak üzere üç farklı üstyapı materyali 

kullanılarak modellenmiştir. 

Tablo 1. Çalışmada sonlu elemanlar stres analizi için oluşturulan modeller 

Modeller Protetik Tasarım Altyapı Üstyapı 

Model 1 Co-Cr Bar Tasarım Kobalt-Krom (Co-Cr) PMMA 

Model 2 Ti Bar Tasarım Titanyum (Ti) PMMA 

Model 3 Zr Bar Tasarım Zirkonya (Zr) PMMA 

Model 4 PEEK Bar Tasarım PEEK PMMA 

Model 5 Ti-Zr Bar Tasarım Titanyum (Ti) Zirkonya (Zr) 

Model 6 Co-Cr Toronto Tasarım Kobalt-Krom (Co-Cr) Zirkonya (Zr) 

Model 7 Ti Toronto Tasarım Titanyum (Ti) Zirkonya (Zr) 

Model 8 Zr Toronto Tasarım Zirkonya (Zr) Zirkonya (Zr) 

Model 9 PEEK Toronto Tasarım PEEK Zirkonya (Zr) 

Model 10 PEEK-LiSi Toronto Tasarım PEEK Lityum Disilikat (LiSi) 

 

 

Resim 24. Bar tasarım hibrit protez modelinin altyapı görüntüsü 
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Resim 25. Toronto tasarım hibrit protez modelinin altyapı görüntüsü 

 

Resim 26. Atrofik maksillada subperiostal implant destekli bar tasarım hibrit protez 

modelinin görüntüsü 

 

Resim 27. Atrofik maksillada subperiostal implant destekli Toronto tasarım hibrit protez 

modelinin görüntüsü 
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3.1.1. Maksilla ve Zigomatik Kemiğin Modellenmesi 

Maksillaya ait geometrik modelin oluşturulması için Ulusal Sağlık Enstitüsü’nün 

Birleşik Devletler Ulusal Tıp Kütüphanesi tarafından yürütülen “The Visible Human 

Project” isimli projesinin kapsamında yer alan ve kamu kullanımına açık veri bankasından 

elde edilmiş tam dişsiz maksillaya sahip erişkin bir hastanın tomografi görüntüleri 

kullanıldı. 

 

Resim 28. 3-D Doctor programında hastaya ait görüntülerin işlenmesi 

Tomografi kesitleri 3D-Doctor (Able Software Corp., MA, ABD) yazılımına 

aktarıldı ve “Interactive Segmentation” yöntemi ile Hounsfield değerlerine bakılarak 

kemik dokusu ayrıştırıldı. Ayrıştırılan kesitler “ComplexRender” yöntemiyle üç boyutlu 

model haline getirildi. Elde edilen üç boyutlu model, 3D-Doctor yazılımındaki 

sadeleştirme yöntemleri ile düşük hafıza tüketen ve düzgün oranlara sahip elemanlardan 

oluşan, pürüzsüz bir yüzey haline getirilerek üst çene kemiğinin modelleme işlemi 

tamamlandı. 3D-Doctor yazılımı magnetik rezonans ve bilgisayarlı tomografi de olmak 

üzere pek çok görüntüleme yöntemi ile elde edilen görüntülerin, bilgisayar ortamında 

yeniden oluşturulabildiği bir yazılımdır. Yazılım ile yeniden oluşturulan görüntüler 

üzerinde sadeleştirme ve yeniden biçimlendirme gibi değişiklikler yapılabilmektedir. 

Araştırmamızda kullanılan tam dişsiz maksilla modelinde, Cawood Howell V 

skalasına (115) uygun olacak şekilde, tüm alveolar kretin horizontal kalınlığı 3 mm, nazal 

taban-kret tepesi mesafesi 6 mm, maksiller sinüs tabanı-kret tepesi mesafesi 3 mm olacak 

şekilde düzenlemeler yapılarak sanal olarak tasarlanmıştır. Alveol kretinde subperiostal 

implant kanatların kollarının konumlanacağı bölgelerde kemikte slot şeklinde kaviteler 

tasarlanmıştır. Bu kavitelerde subperiostal implantın alveolar krete uzanan kollarında 
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bulunan ve çift taraflı olmak üzere 2, 4 ve 6 nolu diş bölgelerinde konumlanan toplam 6 

adet abutment yer alacaktır.  

Üç boyutlu model 3D-Doctor yazılımından ‘.stl’ formatında export edildi. Bu 

işlemden elde edilen modelin ölçüleri çalışmada kullanılan model için referans olarak 

kullanılmıştır. Bu aşamada bilgisayarda oluşturulan modelin sadece dış yüzeyini, yani 

kortikal kemiği tanıdığı için kemik dokusundan offset yöntemi ile trabeküler kemik elde 

edildi. Zigomatik kemik ise kortikal kemik yapısında modellendi. 

 

Resim 29. Maksilla ve zigomatik kemik modellerinin görüntüsü 

 

Resim 30. Zigomatik kemik ve trabeküler kemik modellerinin görüntüsü 

 



59 

 

Resim 31. Zigomatik kemik ve maksiller sinüs modellerinin görüntüsü 

3.1.2. Subperiostal İmplantların Modellenmesi 

Subperiosteal implantlar, çift taraflı olacak şekilde, zigomatik ve maksiller orta yüz 

sütunlarına uzanan iki kanat ve her kanatta iki vida deliği bulanacak şekilde tasarlanmıştır. 

Bu tasarım, Dr. Mommaerts’in (12) araştırmasında tanımladığı AMSJI tasarımını referans 

alarak, maksiller yüzey topografisine tam uyum sağlayacak şekilde modellenmiştir. Her bir 

subperiosteal implantın maksiller ve zigomatik orta yüz sütunlarında uzanan iki adet 

kanadı ve ikişer tane vida deliği bulunmaktadır. Bu vida deliklerinde subperiostal 

implantların kortikal kemiğe fiksasyonunu sağlayan osteosentez vidaları modellenmiştir. 

 

Resim 32. Subperiostal implant modellerinin görüntüsü 
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Resim 33. Subperiostal implantlar ve osteosentez vidaların modellerinin görüntüsü 

 

Resim 34. Subperiostal implant ve Toronto tasarım hibrit protezin altyapı modelinin 

görüntüsü 

 

Resim 35. Subperiostal implantlar ve Toronto tasarım hibrit protezinn altyapı modelinin 

görüntüsü 
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3.2. Oluşturulan Modellerin Sonlu Elemanlar Stres Analizi İçin Hazır Hale 

Getirilmesi 

3D-Doctor yazılımında hazırlanan anatomik 3d modeller, Blender yazılımı ile 

geometrik olarak oluşturulduktan sonra analize hazır hale getirilmeleri ve analizlerinin 

yapılması için stl formatında Fusion 360 yazılımına aktarılmıştır. Yazılıma aktarılan .stl 

formatı üç boyutlu modelleme programları için evrensel değer taşımaktadır. Bu .stl 

formatında düğümlerin koordinat bilgilerin de saklanmasıyla programlar arasında aktarım 

yapılırken bilgi kaybı olmamaktadır. Fusion 360 yazılımı ile uyumlu hale getirildikten 

sonra oluşturulan modelin maksillaya ait olduğunu, implant ve protetik yapıların hangi 

materyalden yapıldığını yazılıma tanıtmak gerekmektedir. Modelleri oluşturan yapıların 

her birine, fiziksel özelliklerini tanımlayan materyal (elastisite modülü ve Poissson oranı) 

değerleri verilmiştir. 

Tablo 2. Materyal özellikleri 

Materyaller Elastisite Modülü (MPa) Poisson Oranı Referans 

Kortikal Kemik 13 000 0.30 (281) 

Trabeküler Kemik 1 370 0.30 (281) 

Zigomatik Kemik 13 000 0.30 (281) 

Subperiostal İmplant 

(Ti6Al4V ELI, Grade 23) 
113 800 0.35 (282) 

Kobalt- Krom 218 000 0.33 (219) 

Titanyum Grade 5 

(vida ve altyapı) 
110 000 0.30 (279) 

Zirkonya 205 000 0.19 (283) 

PEEK 3 600 0.03 (284) 

PMMA 2 700 0.35 (285) 

Lityum Disilikat 95 000 0.20 (282) 

 

Çalışmamızda tüm modeller lineer, homojen ve izotropik materyaller olarak kabul 

edildi. Bir materyalin homojen olması, mekanik özelliklerinin yapısal her elemanda benzer 

olduğunu gösterir. İzotropik ise, yapısal elemanın her yönde materyal özelliklerinin aynı 

olduğu durumu tanımlamaktadır. Lineer elastisite; yapının gerilim veya deformasyonun 

uygulanan kuvvetler altında oransal olarak değişkenlik göstermesidir.  
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Elde edilen modellemeler Fusion 360 yazılımında meshleme süreci 

gerçekleştirilmiştir. Bu meshleme sürecinde, modeller mümkün olduğunca 8 düğüm 

noktasına sahip (brick tipi) elemanlar kullanılarak oluşturulmuştur. Yapıların merkezine 

yakın alanlarda, gerektiğinde modelin tamamlanabilmesi için daha az düğüm noktasına 

sahip elemanlar tercih edilmiştir. Bu modelleme yöntemi sayesinde, hesaplamaları 

kolaylaştırmak amacıyla mümkün olan en yüksek düğüm noktasına sahip elemanlarla en 

kaliteli ağ yapısı oluşturulmaya çalışılmıştır. Ayrıca, çene modellerinde analiz sürecini 

zorlaştıran dik ve dar alanlar çizgisel elemanlardan temizlenerek düzenlenmiştir. 

Burada modeller Bricks ve Tetrahedra elemanlar şeklinde katı modele çevrilmiştir. 

Bricks ve Tetrahedra katı modelleme sisteminde, modelde oluşturabildiği kadar 8 nodlu 

elemanlar kullanılmaktadır. 8 nodlu elemanların gerekli detaya ulaşamadığı durumlarda 7 

nodlu, 6 nodlu, 5 nodlu ve 4 nodlu elemanlar da kullanılabilir. 

 

Resim 36. Sonlu elemanlar analiz yönteminde eleman çeşitleri (Uysal'dan, 286) 

Çalışmanın gerçekçi sonuçlar vermesi için programın el verdiği ölçüde, seçtiğimiz 

çene kemiğinin modelinin boyutlarını göz önüne alarak mümkün olduğunca fazla eleman 

sayısı seçilmiştir. Senaryoları içeren matematiksel modellerde kullanılan eleman ve nod 

(düğüm) sayıları aşağıdaki tabloda verilmiştir. 
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Tablo 3. Eleman ve düğüm sayıları 

 
Eleman Sayısı Düğüm Sayısı 

Bar Tasarımı 180 661 303 745 

Toronto Tasarımı 220 102 366 322 

 

3.3. Sınır Koşullarının Belirlenmesi  

Maksilla kemiği superior ve posterior noktalarından DOF (Degree of freedom)’da 

sıfır harekete sahip olacak şekilde sabitlenmiştir. 

 

Resim 37. Sınır koşullarının belirlenmesi 

3.4. Yükleme Koşulları 

Çalışmamızda, sol posterior bölgedeki 2. premolar ve 1. molar dişler arasında yer 

alan rijit bir gıda maddesi modellenmiştir. Bu gıda maddesi modeli, çiğneme kuvvetini 

simüle etmek amacıyla kullanılmıştır. Oklüzal yükleme, gıda maddesi aracılığıyla tek 

taraflı olarak, 200 N’lik bir kuvvetle dikey yönde uygulanmıştır. 
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Resim 38. Modellerin yükleme koşulları 

3.5. Sonlu Elemanlar Stres Analizi Verilerinin Elde Edilmesi 

Sonlu elemanlar stres analizleri sonucunda elde edilen değerler, varyansı olmayan 

matematiksel hesaplamalar sonucu ortaya çıktığından istatistiksel analizler yapılamaz. 

Burada önemli olan, kesit görüntülerinin ve düğümlerdeki stres miktarının ve 

dağılımlarının hassas bir şekilde değerlendirilmesi ve yorumlanmasıdır.  

Sonlu elemanlar stres analizleri sonunda Fempro bilgisayar programı, oluşan 25 

farklı stresin değerini verebilmektedir. Önemli olan hangi stres değerinin değerlendirileceği 

ve elde edilen stres değerlerinin hangi kriterler ile karşılaştırılacağının bilinmesidir. 

Uygulanan kuvvetler sonucunda oluşan stresler normal stresler (gerilme ve sıkışma stresi- 

σ ile sembolize edildi) ve kesme stresleri (ז ile sembolize edildi) olmak üzere iki grupta 

toplanır. 

Bir adet üç boyutlu stres elemanının x, y, z düzlemlerine bir adet normal stres ve iki 

adet kesme stresi etki eder. Kesme stresler, זxy= זyx , זyz=זzy, זxz=זzx şeklinde 

gösterilebilir. Dolayısıyla herhangi bir üç boyutlu elemanın stres durumu tamamen üç 

normal ve üç kesme stres komponenti şeklinde tanımlanır.  

Üç boyutlu elemanlarda en büyük stres değeri bütün kesme stres bileşenlerinin sıfır 

olduğu durumda oluşur. Bir eleman bu konumda olduğunda normal streslere Asal Stres 

denir. Asal Stres; maksimum asal stres, intermediate asal stres ve minimum asal stres 
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olarak 3’e ayrılır. Genelde σ1 en büyük pozitif değeri, σ3 en küçük negatif değeri ve σ2 ise 

ara bir değeri göstermektedir. Bu değerleri sıraya koyacak olunursa; σ1> σ2> σ3 şeklinde 

bir sıralama ortaya çıkar.  

σ1: Maksimum asal stresi simgeler, pozitif değerdir ve tipik olarak en yüksek 

gerilme stresini simgeler.  

σ3: Minimum asal stresi simgeler, negatif değerdir ve tipik olarak en yüksek 

sıkışma stresini simgeler.  

Analiz sonuçlarında artı değerler gerilme streslerini, eksi değerler ise sıkışma 

streslerini belirtmektedir. Bir stres elemanında hangi stres tipinin mutlak değeri daha büyük 

ise, stres elemanı o stres tipinin etkisi altındadır ve değerlendirilmesi gerekende o stres 

tipidir.  

Kırılgan materyaller için asal stres değeri önemlidir. Çünkü Maksimum asal stres, 

en yüksek gerilme dayanıklılığına eşit veya daha büyük değerde olduğunda ve minimum 

asal stresin mutlak değeri, en yüksek sıkışma dayanıklılığına eşit veya daha büyük olduğu 

zaman başarısızlık oluşur.  

 

Von Mises Stres, metal gibi çekilebilir (ductile) materyaller için, deformasyonun 

başlangıcı olarak tanımlanır ve 3 principle stres değerinden hesaplanır: 

Bu sayede arayüz bağlantılarında oluşan stresler nitelik ve nicelik yönünden 

değerlendirilebilir. Ayrıca Von Mises Stres değerleri stres dağılımlarını ve yoğunlaşmaları 

hakkında genel bir bilgi edinmek amacıyla değerlendirilebilir. 
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4. BULGULAR 

Sonlu elemanlar stres analiz yöntemi kullanılırken kemik gibi kırılgan özellik 

gösteren dokular için Asal Stres değerlerinden yararlanılmaktadır. Maksimum asal stres 

(Pmax) gerilme stresini (tensile stress) belirtirken minimum asal stres (Pmin) sıkışma 

stresini (compressive stress) belirtmektedir. Titanyum gibi metal içerikli dövülebilir ve 

çekilebilir materyaller için ise Von Mises Stres değerlerinden yararlanılmaktadır. Von 

Mises stres değerleri kırılgan materyallerin stres dağılımı hakkında bilgi vermekte ancak 

oluşan streslerin türü hakkında bilgi vermemektedir. Çalışmamızda subperiostal implantlar 

ile destekli hibrit protez modellerinde yapılan yükleme sonucunda oluşan stres değerlerinin 

sonlu elemanlar analizi yöntemiyle incelemesi yapılmıştır.  

Çalışmamızda dört farklı altyapı materyali, iki farklı hibrit protez tasarımı ve üç 

farklı üstyapı materyalinden oluşan on farklı subperiostal implant destekli hibrit protez 

modelini ve tek taraflı kuvvet uygulamasını içeren toplam on senaryo oluşturuldu. 

Çalışmamızda oluşturulan bu senaryolarda maksiller ve zigomatik osteosentez vidalarının 

çevresinde ve maksiller alveolar bölgede kortikal kemikte MPa (N/mm2) cinsinden oluşan 

maksimum ve minimum asal stresler; subperiostal implantlarda, protetik üstyapılarda ve alt 

yapılarda MPa (N/mm2) cinsinden oluşan Von Mises stresler karşılaştırmalı olarak 

değerlendirildi. Sonlu elemanlar stres analizleri sonucunda elde edilen değerler, kesit 

görüntüleri, düğümlerdeki stres miktarı ve dağılımı hassas bir şekilde değerlendirildi ve 

yorumlandı. 

Yükleme sonucunda elde edilen sonuçlara göre; maksiller alveolar kemikte oluşan 

maksimum asal stres değerleri bar tasarım hibrit protez modellerinde molar bölgesinde 

yoğunlaştığı, Toronto tasarım hibrit protez modellerinde premolar bölgesinde yoğunlaştığı 

tespit edilmiştir. Alveolar kemikte oluşan minimum asal stres değerlerinin ise tüm 

modellerde anterior bölgede yoğunlaştığı tespit edilmişitir. 

Maksiller ve zigomatik osteosentez vidalarının çevresinde oluşan maksimum asal 

stres değerleri incelendiğinde tüm modeller için inferiordaki maksiller osteosentez 

vidaların çevresinde oluşan stres değerlerinin diğer bölgelerdeki osteosentez vidaların 

çevresinde oluşan stres değerlerine kıyasla daha yüksek olduğu görülmüştür. Bar tasarımın 

ve PMMA üstyapı materyalinin kullanıldığı modeller [Model 1 (Co-Cr), Model 2 (Ti), 

Model 3 (Zr) ve Model 4 (PEEK)], diğer modellere kıyasla maksiller ve zigomatik 

osteosentez vidalarının çevresinde nispeten daha yüksek maksimum asal stres değerleri 
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göstermiştir. Maksiller ve zigomatik osteosentez vidalarının çevresinde oluşan maksimum 

asal stres değerlerinde en yüksek değer ise Model 4 (PEEK)’de inferiordaki maksiller 

osteosentez vida çevresinde görülmüştür. Maksiller ve zigomatik osteosentez vidalarının 

çevresinde oluşan minimum asal stres değerlerinin ise tüm modellerde superiordaki 

maksiller osteosentez vida çevresinde yoğunlaştığı tespit edilmişitir. 

Subperiostal implantlar üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değerleri 

incelendiğinde tüm modellerde en yüksek Von Mises stres değerleri subperiostal 

implantların boyun bölgelerinde (yani bazal çerçeveyi abutmentlara bağlayan kollarında) 

gözlenmiştir. Modeller arasında, subperiostal implantlar üzerinde oluşan en yüksek Von 

Mises stres değeri Model 4 (PEEK)’de gözlenmiştir. 

Altyapılar üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değerleri incelendiğinde 

PEEK altyapının kullanıldığı modellerde [Model 4 (PEEK), Model 9 (PEEK) ve Model 10 

(PEEK-LiSi)] diğer modellere kıyasla daha düşük Von Mises stres değerleri gözlenmiştir.  

Üstyapılar üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değerleri incelendiğinde 

PMMA üstyapı materyalinin kullanıldığı modellerde [Model 1 (Co-Cr), Model 2 (Ti), 

Model 3 (Zr) ve Model 4 (PEEK)], üstyapılarda üzerinde diğer modellere kıyasla daha 

düşük Von Mises stres değerleri gözlenmiştir. 

4.1. Kortikal Kemik Bulguları 

4.1.1. Alveolar Kemikte Oluşan Stres Bulguları 

Alveolar kemikte 22, 24 ve 26 nolu diş bölgelerinde (anterior, premolar ve molar) 

kortikal tabaka üzerinde oluşan maksimum asal stres ve minimum asal stres değerleri 

incelenmiştir. 

4.1.1.1. Alveolar Kemikte Oluşan Maksimumu Asal Stres Değerleri 

Bar tasarım hibrit protez modellerinde alveolar kemikte oluşan stres değerlerinin 

molar bölgesinde yoğunlaştığı görülmüştür. Bar tasarım modellerinde meydana gelen 

maksimum asal stres değerleri yüksek olandan düşük olana doğru sırayla: Model 1 (Co-Cr) 

(1.848 MPa)> Model 3 (Zr) (1.777 MPa)> Model 5 (Ti-Zr) (1.721 MPa)> Model 2 (Ti) 

(1.692 MPa)> Model 4 (PEEK) (1.519 MPa) şeklindedir.  
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Resim 39. Bar tasarıma sahip hibrit protez modellerinde yükleme sonucunda alveolar 

kemikte oluşan maksimum asal stres değerleri [Model 1 (Co-Cr), Model 4 

(PEEK)] 

Toronto tasarım hibrit protez modellerinde alveolar kemikte oluşan stres 

değerlerinin premolar bölgesinde yoğunlaştığı görülmüştür. Toronro tasarım modellerinde 

meydana gelen maksimum asal stres değerleri yüksek olandan düşük olana doğru sırayla: 

Model 10 (PEEK-LiSi) (1.40 MPa)> Model 9 (PEEK) (1.369 MPa)> Model 7 (Ti) (1.339 

MPa)> Model 6 (Co-Cr)> Model 8 (Zr) (1.327 MPa) şeklindedir. 

 

Resim 40. Toronto tasarım hibrit protez modellerinde yükleme sonucunda alveolar kemikte 

oluşan maksimum asal stres değerleri [Model 10 (PEEK-LiSi) ve Model 8 

(Zr)] 
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Tablo 4. Yükleme sonucunda alveolar kemikte oluşan maksimum asal stres değerleri 

(MPa) 

 

Altyapı 

Tasarımı 

Altyapı 

Materyali 

Üstyapı 

Materyali 

Anterior 

Bölge 

Premolar 

Bölgesi 

Molar 

Bölgesi 

Model 1 Bar Tasarım Co-Cr PMMA -0.08 1.302 1.848 

Model 2 Bar Tasarım Ti PMMA -0.114 1.395 1.692 

Model 3 Bar Tasarım Zr PMMA -0.078 1.291 1.777 

Model 4 Bar Tasarım PEEK PMMA -0.086 0.835 1.519 

Model 5 Bar Tasarım Ti Zr -0.035 1.253 1.721 

Model 6 Toronto Tasarım Co-Cr Zr -0.412 1.32 1.064 

Model 7 Toronto Tasarım Ti Zr -0.423 1.339 1.053 

Model 8 Toronto Tasarım Zr Zr -0.414 1.327 1.063 

Model 9 Toronto Tasarım PEEK Zr -0.504 1.369 0.777 

Model 10 Toronto Tasarım PEEK Zr -0.535 1.40 0.75 

 

 

Şekil 1. Yükleme sonucunda alveolar kemikte oluşan maksimum asal stres değerleri (MPa) 

4.1.1.2. Alveolar Kemikte Oluşan Minimum Asal Stres Değerleri 

Bar tasarım hibrit protez modellerinde alveolar kemikte oluşan stres değerlerinin 

anterior bölgede yoğunlaştığı görülmüştür. Bar tasarım modellerinde meydana gelen 

minimum asal stres değerleri yüksek olandan düşük olana doğru sırayla: Model 2 (Ti) (-
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1.518 MPa)> Model 3 (Zr) (-1.409 MPa)> Model 1 (Co-Cr) (-1.386 MPa)> Model 5 (Ti-

Zr) (-1.226 MPa)> Model 4 (PEEK) (-1.205 MPa) şeklindedir.  

 

Resim 41. Bar tasarım hibrit protez modellerinde yükleme sonucunda alveolar kemikte 

oluşan minimum asal stres değerleri [Model 2 (Ti) ve Model 4 (PEEK)] 

Toronto tasarım hibrit protez modellerinde alveolar kemikte oluşan stres 

değerlerinin anterior bölgede yoğunlaştığı görülmüştür. Toronro tasarım modellerinde 

meydana gelen minimum asal stres değerleri yüksek olandan düşük olana doğru sırayla: 

Model 7 (Ti) (-1.801 MPa)> Model 8 (Zr) (-1.781 MPa)> Model 6 (Co-Cr) (-1.772 MPa)> 

Model 10 (PEEK-LiSi) (-1.742 MPa)> Model 9 (PEEK) (-1.603 MPa) şeklindedir. 

 

Resim 42.Toronto tasarım hibrit protez modellerinde yükleme sonucunda alveolar kemikte 

oluşan minimum asal stres değerleri [Model 7 (Ti) ve Model 9 (PEEK)] 



71 

Tablo 5. Yükleme sonucunda alveolar kemikte oluşan minimum asal stres değerleri (MPa) 

 

Altyapı 

Tasarımı 

Altyapı 

Materyali 

Üstyapı 

Materyali 

Anterior 

Bölge 

Premolar 

Bölgesi 

Molar 

Bölgesi 

Model 1 Bar Tasarım Co-Cr PMMA -1.386 0.045 -0.658 

Model 2 Bar Tasarım Ti PMMA -1.518 0.052 -0.713 

Model 3 Bar Tasarım Zr PMMA -1.409 0.043 -0.578 

Model 4 Bar Tasarım PEEK PMMA -1.205 -0.001 -0.54 

Model 5 Bar Tasarım Ti Zr -1.226 0.046 -0.508 

Model 6 Toronto Tasarım Co-Cr Zr -1.772 0.01 -0.86 

Model 7 Toronto Tasarım Ti Zr -1.801 -0.012 -0.86 

Model 8 Toronto Tasarım Zr Zr -1.781 0.012 -0.861 

Model 9 Toronto Tasarım PEEK Zr -1.603 0.008 -0.803 

Model 10 Toronto Tasarım PEEK Zr -1.742 0.011 -0.809 

 

 

Şekil 2. Yükleme sonucunda alveolar kemikte oluşan minimum asal stres değerleri (MPa)  

4.1.2. Maksiller ve Zigomatik Osteosentez Vidalar Çevresinde Oluşan Stres Bulguları 

Maksiller ve zigomatik osteosentez vidalar çevresinde kortikal kemikte oluşan 

maksimum asal stres ve minimum asal stres değerleri incelenmiştir. Maksiller ve zigomatik 

orta yüz sütunlarında her bölgede ikişer adet bulunan osteosentez vidaları konumlarına 

göre superior ve inferior olarak isimlendirilmiştir. 
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4.1.2.1. Maksiller ve Zigomatik Osteosentez Vidalar Çevresinde Oluşan Maksimum 

Asal Stres Değerleri 

Bar tasarım hibrit protez modellerinde maksiller osteosentez vidalar çevresinde 

kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değerlerinin inferior vida çevresinde 

yoğunlaştığı görülmüştür. Bar tasarım modellerinde maksiller osteosentez vidalar 

çevresinde meydana gelen maksimum asal stres değerleri yüksek olandan düşük olana 

doğru sırayla: Model 4 (PEEK) (7.138 MPa)> Model 2 (Ti) (3.884 MPa)> Model 1 (Co-

Cr) (3.599 MPa)> Model 3 (Zr) (3.575 MPa)> Model 5 (Ti-Zr) (2.999 MPa) şeklindedir. 

 

Resim 43. Bar tasarım hibrit protez modellerinde yükleme sonucunda maksiller 

osteosentez vidalar çevresinde oluşan maksimum asal stres değerleri [Model 4 

(PEEK) ve Model 5 (Ti-Zr)] 

Bar tasarım hibrit protez modellerinde zigomatik osteosentez vidalar çevresinde 

kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değerlerinin inferior vida çevresinde 

yoğunlaştığı görülmüştür. Bar tasarım modellerinde zigomatik osteosentez vidalar 

çevresinde meydana gelen maksimum asal stres değerleri yüksek olandan düşük olana 

doğru sırayla: Model 2 (Ti) (1.327 MPa)> Model 3 (Zr) (1.195 MPa)> Model 1 (Co-Cr) 

(1.167 MPa)> Model 4 (PEEK) (1.123 MPa) şeklindedir. 
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Resim 44. Bar tasarım hibrit protez modellerinde yükleme sonucunda zigomatik 

osteosentez vidalar çevresinde oluşan maksimum asal stres değerleri [Model 2 

(Ti) ve Model 4 (PEEK)] 

Toronto tasarım hibrit protez modellerinde maksiller osteosentez vidalar çevresinde 

kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değerlerinin inferior vida çevresinde 

yoğunlaştığı görülmüştür. Toronto tasarım modellerinde maksiller osteosentez vidalar 

çevresinde meydana gelen maksimum asal stres değerleri yüksek olandan düşük olana 

doğru sırayla: Model 10 (PEEK-LiSi) (3.05 MPa)> Model 9 (PEEK) (2.798 MPa)> Model 

7 (Ti) (2.778 MPa)> Model 8 (Zr) (2.758 MPa)> Model 6 (Co-Cr) (2.743 MPa) 

şeklindedir. 

 

Resim 45. Toronto tasarım hibrit protez modellerinde yükleme sonucunda maksiller 

osteosentez vidalar çevresinde oluşan maksimum asal stres değerleri [Model 10 

(PEEK-LiSi) ve Model 6 (Co-Cr)] 
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Toronto tasarım hibrit protez modellerinde zigomatik osteosentez vidalar 

çevresinde kortikal kemikte oluşan maksimum asal stres değerlerinin superior vida 

çevresinde yoğunlaştığı görülmüştür. Toronto tasarım modellerinde zigomatik osteosentez 

vidalar çevresinde meydana gelen maksimum asal stres değerleri yüksek olandan düşük 

olana doğru sırayla: Model 10 (PEEK-LiSi) (0.942 MPa)> Model 8 (Zr) (0.896 MPa)> 

Model 7 (Ti) (0.891 MPa)> Model 6 (Co-Cr) (0.886 MPa)> Model 9 (PEEK) (0.849 MPa) 

şeklindedir. 

 

Resim 46. Toronto tasarım hibrit protez modellerinde yükleme sonucunda zigomatik 

osteosentez vidalar çevresinde oluşan maksimum asal stres değerleri [Model 10 

(PEEK-LiSi) ve Model 9 (PEEK)] 

Tablo 6. Yükleme sonucunda maksiller ve zigomatik kemikte vidalar çevresinde oluşan 

maksimum asal stres değerleri (MPa) 

 

Altyapı 

Tasarımı 

Altyapı 

Materyali 

Üstyapı 

Materyali 

Maksiller Vida Zigomatik Vida 

Superior İnferior Superior İnferior 

Model 1 Bar Tasarım Co-Cr PMMA 1.94 3.599 0.876 1.167 

Model 2 Bar Tasarım Ti PMMA 2.275 3.884 0.966 1.327 

Model 3 Bar Tasarım Zr PMMA 2.054 3.575 0.896 1.195 

Model 4 Bar Tasarım PEEK PMMA 2.71 7.138 0.941 1.123 

Model 5 Bar Tasarım Ti Zr 1.755 2.999 0.719 1.126 

Model 6 Toronto Tasarım Co-Cr Zr 1.687 2.743 0.886 0.736 

Model 7 Toronto Tasarım Ti Zr 1.712 2.778 0.891 0.739 

Model 8 Toronto Tasarım Zr Zr 1.704 2.758 0.896 0.742 

Model 9 Toronto Tasarım PEEK Zr 1.745 2.798 0.849 0.637 

Model 10 Toronto Tasarım PEEK LiSi 1.987 3.05 0.942 0.694 
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Şekil 3. Yükleme sonucunda maksiller ve zigomatik kemikte vidalar çevresinde oluşan 

maksimum asal stres değerleri (MPa) 

4.1.2.2. Maksiller ve Zigomatik Osteosentez Vidalar Çevresinde Oluşan Minimum 

Asal Stres Değerleri 

Bar tasarım hibrit protez modellerinde maksiller osteosentez vidalar çevresinde 

kortikal kemikte oluşan minimum asal stres değerlerinin superior vida çevresinde 

yoğunlaştığı görülmüştür. Bar tasarım modellerinde maksiller osteosentez vidalar 

çevresinde meydana gelen minimum asal stres değerleri yüksek olandan düşük olana doğru 

sırayla: Model 2 (Ti) (-6.831 MPa)> Model 4 (PEEK) (-6.636 MPa)> Model 3 (Zr) (-5.521 

MPa) > Model 1 (Co-Cr) (-5.444 MPa) şeklindedir. 

 

Resim 47. Bar tasarım hibrit protez modellerinde yükleme sonucunda maksiller 

osteosentez vidalar çevresinde oluşan minimum asal stres değerleri [Model 2 

(Ti) ve Model 1 (Co-Cr)] 
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Bar tasarım hibrit protez modellerinde zigomatik osteosentez vidalar çevresinde 

kortikal kemikte oluşan minimum asal stres değerlerinin superior vida çevresinde 

yoğunlaştığı görülmüştür. Bar tasarım modellerinde zigomatik osteosentez vidalar 

çevresinde meydana gelen minimum asal stres değerleri yüksek olandan düşük olana doğru 

sırayla: Model 2 (Ti) (-1.373 MPa)> Model 4 (PEEK) (-1.346 MPa)> Model 3 (Zr) (-1.32 

MPa)> Model 1 (Co-Cr) (-1.295 MPa) şeklindedir. 

 

Resim 48. Bar tasarım hibrit protez modellerinde yükleme sonucunda zigomatik 

osteosentez vidalar çevresinde oluşan minimum asal stres değerleri [Model 2 

(Ti) ve Model 1 (Co-Cr)] 

Toronto tasarım hibrit protez modellerinde maksiller osteosentez vidalar çevresinde 

kortikal kemikte oluşan minimum asal stres değerlerinin superior vida çevresinde 

yoğunlaştığı görülmüştür. Toronto tasarım modellerinde maksiller osteosentez vidalar 

çevresinde meydana gelen minimum asal stres değerleri yüksek olandan düşük olana doğru 

sırayla: Model 10 (PEEK-LiSi) (-6.811 MPa)> Model 9 (PEEK) (-6.377 MPa)> Model 7 

(Ti) (-6.096 MPa)>Model 6 (Co-Cr) (-6.037 MPa)> Model 8 (Zr) (-6.07 MPa) şeklindedir. 
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Resim 49. Toronto tasarım hibrit protez modellerinde yükleme sonucunda maksiller 

osteosentez vidalar çevresinde oluşan minimum asal stres değerleri [Model 10 

(PEEK-LiSi) ve Model 8 (Zr)] 

Toronto tasarıma sahip hibrit protez modellerinde zigomatik osteosentez vidalar 

çevresinde kortikal kemikte oluşan minimum asal stres değerlerinin superior vida 

çevresinde yoğunlaştığı görülmüştür. Toronto tasarım modellerinde zigomatik osteosentez 

vidalar çevresinde meydana gelen minimum asal stres değerleri yüksek olandan düşük 

olana doğru sırayla: Model 10 (PEEK-LiSi) (-1.187 MPa)> Model 8 (Zr) (-1.154 MPa)> 

Model 7 (Ti) (-1.153 MPa)> Model 6 (Co-Cr) (-1.145 MPa)> Model 9 (PEEK) (-1.106 

MPa) şeklindedir. 

 

Resim 50.  Toronto tasarım hibrit protez modellerinde yükleme sonucunda zigomatik 

osteosentez vidalar çevresinde oluşan minimum asal stres değerleri [Model 10 

(PEEK-LiSi) ve Model 9 (PEEK)] 



78 

Tablo 7. Yükleme sonucunda maksiller ve zigomatik kemikte vidalar çevresinde oluşan 

minimum asal stres değerleri (MPa) 

 
Altyapı  Tasarımı 

Altyapı 

Materyali 

Üstyapı 

Materyali 

Maksiller Vida Zigomatik Vida 

Superior İnferior Superior İnferior 

Model 1 Bar Tasarım Co-Cr PMMA -5.444 -2.007 -1.295 -0.217 

Model 2 Bar Tasarım Ti PMMA -6.831 -2.174 -1.373 -0.276 

Model 3 Bar Tasarım Zr PMMA -5.521 -1.985 -1.320 -0.224 

Model 4 Bar Tasarım PEEK PMMA -6.636 -2.396 -1.346 -0.255 

Model 5 Bar Tasarım Ti Zr -5.092 -1.781 -1.315 -0.257 

Model 6 Toronto Tasarım Co-Cr Zr -6.037 -1.957 -1.145 -0.310 

Model 7 Toronto Tasarım Ti Zr -6.096 -1.975 -1.153 -0.314 

Model 8 Toronto Tasarım Zr Zr -6.07 -1.971 -1.154 -0.315 

Model 9 Toronto Tasarım PEEK Zr -6.377 -1.936 -1.106 -0.297 

Model 10 Toronto Tasarım PEEK LiSi -6.811 -2.12 -1.187 -0.343 

 

 

Şekil 4. Yükleme sonucunda maksiller ve zigomatik kemikte vidalar çevresinde oluşan 

minimum asal stres değerleri  

4.2. Subperiostal İmplantlar Üzerinde Oluşan Von Mises Stres Bulguları 

Çalışmamızda subperiostal implantın yapısında oluşan en yüksek Von Mises stres 

değerleri kaydedilmiş ve karşılaştırmalı olarak incelenmiştir. Tüm modellerde en yüksek 

Von Mises stres değerleri subperiostal implantların boyun bölgelerinde (yani bazal 
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çerçeveyi abutmentlara bağlayan kollarında) gözlenmiştir. Bar tasarım hibrit protez 

modellerinde subperiostal implantların boyun bölgelerinde oluşan en yüksek stres 

değerleri, Model 4 (PEEK)’de premolar bölgesinde görülürken kalan bar tasarım hibrit 

protez modellerinde molar bölgesinde görülmüştür. Bar tasarım modellerinde subperiostal 

implantlar üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değerleri yüksek olandan düşük 

olana doğru sırayla: Model 4 (PEEK) (104.594 MPa)> Model 2 (Ti) (86.896 MPa)> Model 

1 (Co-Cr) (84.849 MPa)> Model 3 (Zr) (84.591 MPa)> Model 5 (Ti-Zr) (80.228 MPa) 

şeklindedir. 

 

Resim 51. Bar tasarım hibrit protez modeli olan Model 4 (PEEK)’te, yükleme sonucunda 

subperiostal implant üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 
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Resim 52. Bar tasarım hibrit protez modeli olan Model 2 (Ti)’de, yükleme sonucunda 

subperiostal implant üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 

 

Resim 53. Bar tasarım hibrit protez modeli olan Model 1 (Co-Cr)’de, yükleme sonucunda 

subperiostal implant üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 
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Resim 54. Bar tasarım hibrit protez modeli olan Model 5 (Ti-Zr)’te, yükleme sonucunda 

subperiostal implant üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 

Toronto tasarım hibrit protez modellerinde subperiostal implantların boyun 

bölgelerinde oluşan en yüksek stres değerleri, Model 9 (PEEK) ve Model 10’da premolar 

bölgesinde görülürken kalan toronto tasarım hibrit protez modellerinde molar bölgesinde 

görülmüştür. Toronto tasarım modellerinde subperiostal implantlar üzerinde oluşan en 

yüksek Von Mises stres değerleri yüksek olandan düşük olana doğru sırayla: Model 6 (Co-

Cr) (85.667 MPa)> Model 8 (Zr) (85.654 MPa)> Model 7 (Ti) (85.102 MPa)> Model 10 

(PEEK-LiSi) (78.857 MPa)> Model 9 (PEEK) (72.503 MPa) şeklindedir. 

 

Resim 55. Toronto tasarım hibrit protez modeli olan Model 6 (Co-Cr)’da, yükleme 

sonucunda subperiostal implant üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres 

değeri 
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Resim 56. Toronto tasarım hibrit protez modeli olan Model 8 (Zr)’de, yükleme sonucunda 

subperiostal implant üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 

 

Resim 57. Toronto tasarım hibrit protez modeli olan Model 7 (Ti)’de, yükleme sonucunda 

subperiostal implant üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 
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Resim 58. Toronto tasarım hibrit protez modeli olan Model 9 (PEEK)’da, yükleme 

sonucunda subperiostal implant üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres 

değeri 

 

Tablo 8. Yükleme sonucunda subperiostal implantlar üzerinde oluşan en yüksek von 

mises stres değerleri (MPa) 

 
Altyapı  Tasarımı Altyapı Materyali Üstyapı Materyali Stres Değeri (MPa) 

Model 1 Bar Tasarım Co-Cr PMMA 84.849 

Model 2 Bar Tasarım Ti PMMA 86.896 

Model 3 Bar Tasarım Zr PMMA 84.591 

Model 4 Bar Tasarım PEEK PMMA 104.594 

Model 5 Bar Tasarım Ti Zr 80.228 

Model 6 Toronto Tasarım Co-Cr Zr 85.667 

Model 7 Toronto Tasarım Ti Zr 85.102 

Model 8 Toronto Tasarım Zr Zr 85.654 

Model 9 Toronto Tasarım PEEK Zr 72.503 

Model 10 Toronto Tasarım PEEK LiSi 78.857 
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Şekil 5. Yükleme sonucu subperiostal implantlar üzerinde oluşan Von Mises stres değerleri 

(MPa) 

4.3. Altyapılar Üzerinde Oluşan Von Mises Stres Bulguları 

Çalışmamızda hibrit protez modellerinde yükleme sonucunda altyapı tasarımlarında 

oluşan en yüksek Von Mises stres değerleri kaydedilmiş ve karşılaştırmalı olarak 

incelenmiştir. Tüm modellerde en yüksek Von Mises stres değerleri altyapılarda abutment 

bağlantı bölgelerinde gözlenmiştir. 

Bar tasarım hibrit protez modellerinde altyapı abutment bağlantı bölgelerinde 

oluşan en yüksek stres değerleri, tüm modellerde premolar bölgesinde görülmüştür. Bar 

tasarım modellerinde altyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değerleri yüksek 

olandan düşük olana doğru sırayla; Model 3 (Zr) (61.704 MPa)> Model 1 (Co-Cr) (59.152 

MPa)> Model 2 (Ti) (53.269 MPa)> Model 5 (Ti-Zr) (38.019 MPa)> Model 4 (PEEK) 

(17.996 MPa) şeklindedir. 
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Resim 59. Bar tasarım hibrit protez modeli olan Model 3 (Zr)’de yükleme sonucunda 

altyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 

 

Resim 60. Bar tasarım hibrit protez modeli olan Model 1 (Co-Cr)’de yükleme sonucunda 

altyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 
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Resim 61. Bar tasarım hibrit protez modeli olan Model 2 (Ti)’de yükleme sonucunda 

altyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 

 

Resim 62. Bar tasarım hibrit protez modeli olan Model 4 (PEEK)’de yükleme sonucunda 

altyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 

 

Toronto tasarım hibrit protez modellerde altyapı abutment bağlantı bölgelerinde 

oluşan en yüksek stres değerleri, tüm modellerde premolar bölgesinde görülmüştür. 

Toronto tasarım modellerinde altyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değerleri 

yüksek olandan düşük olana doğru sırayla; Model 8 (Zr) (55.603 MPa)> Model 6 (Co-Cr) 
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(55.600 MPa)> Model 7 (Ti) (42.952 MPa)> Model 10 (PEEK-LiSi) (16.292 MPa)> 

Model 9 (PEEK) (14.863 MPa) şeklindedir. 

 

Resim 63. Toronto tasarım hibrit protez modeli olan Model 8 (Zr)’de yükleme sonucunda 

altyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 

 

Resim 64. Toronto tasarım hibrit protez modeli olan Model 6 (Co-Cr)’da yükleme 

sonucunda altyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 
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Resim 65. Toronto tasarım hibrit protez modeli olan Model 7 (Zr)’de yükleme sonucunda 

altyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 

 

Resim 66. Toronto tasarım hibrit protez modeli olan Model 9 (PEEK)’da yükleme 

sonucunda altyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 
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Tablo 9. Yükleme sonucunda altyapılar üzerinde oluşan en yüksek von mises stres 

değerleri (MPa) 

 
Altyapı  Tasarımı Altyapı Materyali Üstyapı Materyali Stres Değeri (MPa) 

Model 1 Bar Tasarım Co-Cr PMMA 59.152 

Model 2 Bar Tasarım Ti PMMA 53.269 

Model 3 Bar Tasarım Zr PMMA 61.104 

Model 4 Bar Tasarım PEEK PMMA 17.996 

Model 5 Bar Tasarım Ti Zr 38.019 

Model 6 Toronto Tasarım Co-Cr Zr 55.60 

Model 7 Toronto Tasarım Ti Zr 42.952 

Model 8 Toronto Tasarım Zr Zr 55.603 

Model 9 Toronto Tasarım PEEK Zr 14.863 

Model 10 Toronto Tasarım PEEK LiSi 16.292 

 

 

Şekil 6. Yükleme sonucunda altyapılar üzerinde oluşan Von Mises stres değerleri (MPa) 

4.4. Üstyapılar Üzerinde Oluşan Von Mises Stres Değerleri 

Çalışmamızda hibrit protez modellerinde yükleme sonucunda üstyapılar üzerinde 

oluşan en yüksek Von Mises stres değerleri kaydedilmiş ve karşılaştırmalı olarak 

incelenmiştir. Tüm modellerde üstyapılar üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres 

değerleri kuvvet uygulanan bölgede ve çevresinde gözlenmiştir. Bar tasarım hibrit protez 
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modellerinde üstyapılar üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değerleri yüksek 

olandan düşük olana doğru sırayla: Model 5 (Ti-Zr) (21.603 MPa)> Model 4 (PEEK) 

(8.497 MPa)> Model 1 (Co-Cr) (5.446 MPa)> Model 3 (Zr) (5.428)> Model 2 (Ti) (5.373 

MPa) şeklindedir. 

 

Resim 67. Bar tasarım hibrit protez modeli olan Model 5 (Ti-Zr)’te yükleme sonucunda 

üstyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 

 

Resim 68. Bar tasarım hibrit protez modeli olan Model 4 (PEEK)’te yükleme sonucunda 

üstyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 
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Resim 69. Bar tasarım hibrit protez modeli olan Model 1 (Co-Cr)’de yükleme sonucunda 

üstyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 

 

Resim 70. Bar tasarım hibrit protez modeli olan Model 2 (Ti)’de yükleme sonucunda 

üstyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 

Toronto tasarım hibrit protez modellerinde üstyapılar üzerinde oluşan en yüksek 

Von Mises stres değerleri yüksek olandan düşük olana doğru sırayla: Model 9 (PEEK) 

(36.591 MPa)> Model 10 (PEEK-LiSi) (31.080 MPa)> Model 7 (Ti) (21.847 MPa)> 

Model 8 (Zr) (19.356)> Model 6 (Co-Cr) (19.194 MPa) şeklindedir. 



92 

 

Resim 71. Toronto tasarım hibrit protez modeli olan Model 9 (PEEK)’da yükleme 

sonucunda üstyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 

 

Resim 72. Toronto tasarım hibrit protez modeli olan Model 10 (PEEK-LiSi)’da yükleme 

sonucunda üstyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 
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Resim 73. Toronto tasarım hibrit protez modeli olan Model 7 (Ti)’de yükleme sonucunda 

üstyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 

 

Resim 74. Toronto tasarım hibrit protez modeli olan Model 6 (Co-Cr)’da yükleme 

sonucunda üstyapı üzerinde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 
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Tablo 10. Yükleme sonucunda üstyapılar üzerinde oluşan en yüksek von mises stres 

değerleri (MPa) 

 
Altyapı Tasarımı Altyapı Materyali Üstyapı Materyali Stres Değeri (MPa) 

Model 1 Bar Tasarım Co-Cr PMMA 5.446 

Model 2 Bar Tasarım Ti PMMA 5.373 

Model 3 Bar Tasarım Zr PMMA 5.428 

Model 4 Bar Tasarım PEEK PMMA 8.497 

Model 5 Bar Tasarım Ti Zr 21.603 

Model 6 Toronto Tasarım Co-Cr Zr 19.194 

Model 7 Toronto Tasarım Ti Zr 21.847 

Model 8 Toronto Tasarım Zr Zr 19.356 

Model 9 Toronto Tasarım PEEK Zr 36.591 

Model 10 Toronto Tasarım PEEK LiSi 31.080 

 

 

Şekil 7. Yükleme sonucu üstyapılar üzerinde oluşan Von Mises stres değerleri (MPa) 
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5. TARTIŞMA 

Bu çalışmada atrofik tam dişsiz üst çenenin rehabilitasyonunda kullanılan 

subperiostal implantlar ile destekli hibrit protezlerde farklı altyapı tasarımları, altyapı 

materyalleri ve üstyapı materyallerine gelen kuvvetin maksiller ve zigomatik osteosentez 

vidaları çevresi ile maksiller alveolar bölgede kortikal kemik, subperiostal implant, altyapı 

ve üstyapı üzerinde oluşturduğu stresler sonlu elemanlar stres analizi yöntemiyle 

incelenmiştir.  

Bu amaçla atrofik tam dişsiz üst çene rehabilitasyonunda kullanılan çift taraflı 

subperiostal implantlar ile destekli hibrit protezler 2 farklı altyapı tasarımı, 4 farklı alt yapı 

materyali ve 3 farklı üstyapı materyali kullanılarak on adet üç boyutlu model bilgisayar 

ortamında sanal olarak oluşturulmuştur. Çalışmada hibrit protezler; altyapıda kobalt-krom, 

titanyum, zirkonya ve PEEK materyalleri kullanılarak modellenmiştir. İki farklı hibrit 

protez altyapı tasarımı olarak bar ve Toronto tasarımı kullanılmıştır. Bar tasarımın 

kullanıldığı hibrit protezlerde üstyapı, PMMA ve zirkonya materyalleri kullanılarak 

modellenmiştir. Toronto tasarımının kullanıldığı hibrit protezlerde üstyapı, zirkonya ve 

lityum disilikat materyalleri kullanılarak modellenmiştir. Oklüzal kuvveti uygularken 

kullanılması için rijit bir gıda maddesi modellenmiştir. Oluşturulan tüm hibrit protez 

modellerine gıda maddesi aracılığıyla dikey kuvvet tek taraflı olarak uygulanmıştır. Bunun 

sonucunda on analiz grubu elde edilmiştir. 

Çalışmamızda uygulanan kuvvet sonucu bar tasarımın kullanıldığı modellerde 

alveolar kemikte oluşan maksimum asal stresler Toronto tasarımın kullanıldığı modellere 

kıyasla daha yüksek değerler göstermiştir. Buna ek olarak bar tasarımın kullanıldığı 

modellerde alveolar kemikte maksimum asal stres değerleri molar bölgesinde 

yoğunlaşırken, Toronto tasarımın kullanıldığı modellerde premolar bölgesinde yoğunlaştığı 

gözlenmiştir. Alveolar kemikte oluşan minimum asal stres değerleri incelendiğinde, 

Toronto tasarım modellerinin bar tasarıma kıyasla daha yüksek stres değerleri gösterdiği 

tespit edilmiştir. 

Çalışmamızda üstyapı materyali (Zr) ve altyapı materyali (Ti) aynı olan, ancak 

altyapı tasarımları farklı iki model [Model 5 (Ti-Zr) ve Model 7 (Ti)] karşılaştırıldığında; 

subperiostal implant ve altyapı üzerinde oluşan Von Mises stres değerlerinde, Toronto 

tasarımının kullanıldığı Model 7 (Ti) bar tasarımının kullanıldığı Model 5 (Ti-Zr)’e göre 

daha yüksek değerler gözlenmiştir. Yükleme sonucunda alveolar kemikte oluşan 
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maksimum asal stres değerlerine bakıldığında, bar tasarımın kullanıldığı Model 5 (Ti-Zr) 

Toronto tasarımın kullanıldığı Model 7 (Ti)’dan daha yüksek değerler göstermiştir. Bu 

farklılıklar nedeniyle çalışmamızın “farklı hibrit protez tasarımlarının (toronto tipi ve bar 

tipi hibrit protezler) subperiostal implant, altyapı, üstyapı, maksiller ve zigomatik 

osteosentez vidaları çevresi ile maksiller alveolar bölgede kortikal kemikte oluşan stresler 

üzerinde bir farklılık yaratmayacağıdır.” şeklinde olan birinci yokluk hipotezi 

reddedilmiştir. 

Tüm modellerde maksiller ve zigomatik osteosentez vidalar çevresinde kortikal 

kemikte oluşan maksimum asal stres değerleri yüksek olandan düşük olana doğru sırayla 

ilk dört model: Model 4 (PEEK)> Model 2 (Ti)> Model 1 (Co-Cr)> Model 3 (Zr) 

şekildendir. Tüm modellerde maksiller ve zigomatik osteosentez vidalar çevresinde 

kortikal kemikte oluşan minimum asal stres değerleri yüksek olandan düşük olana doğru 

sırayla ilk dört model: Model 2 (Ti)> Model 10 (PEEK-LiSi)> Model 4 (PEEK)> Model 9 

(PEEK) şeklindedir. Subperiostal implantlar üzerinde oluşan Von Mises stres değerleri 

incelendiğinde; stres değerlerinin birbirine yakın olmasıyla beraber en yüksek stres 

değerinin Model 4 (PEEK)’de oluştuğu gözlenmiştir. 

Çalışmamızda altyapılarda kullanılan farklı altyapı materyallerinin kuvvet sonucu 

stres oluşumunda yarattığı bu farklılıklar nedeniyle çalışmamızın “farklı altyapı 

materyallerinin (kobalt-krom, titanyum, zirkonya, PEEK) biyomekanik yükleri farklı 

şekilde dağıtarak subperiostal implant, altyapı, üstyapı, maksiller ve zigomatik osteosentez 

vidaları çevresi ve maksiller alveolar bölgede kortikal kemikte oluşan streslerin miktarı ve 

dağılımı üzerinde belirgin bir etki yaratmayacağı” şeklinde olan ikinci yokluk hipotezi de 

reddedilmiştir. 

İmplant destekli sabit protezler, tam dişsiz hastaların rehabilitasyonunda modern diş 

hekimliğinin en etkili tedavi yöntemlerinden biri haline gelmiştir (1). Geleneksel hareketli 

protezlere kıyasla daha fazla stabilite, konfor ve fonksiyonel iyileşme sağlayan bu tedavi, 

hastaların yaşam kalitesini önemli ölçüde artırmaktadır (287). Çiğneme fonksiyonunda 

iyileşme ve ısırma kuvvetindeki artış, implant destekli sabit protezlerin en önemli 

avantajları arasında yer alırken, bu protezler aynı zamanda hastaların özgüvenini de olumlu 

yönde etkilemektedir (287). Tam dişsizlik vakalarında uzun dönemli başarı sunan implant 

destekli sabit protezler, estetik ve fonksiyonel sonuçlar açısından tercih edilen bir tedavi 

seçeneği olmaktadır (288). 
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Tam dişsizlik vakalarında, diş kayıplarını takiben gerçekleşen kemik 

rezorpsiyonları, atrofik çenelerin oluşumuna neden olabilir (1). Atrofik maksillaya sahip 

hastalarda ise genellikle yetersiz kemik hacmi bulunduğundan, geleneksel implantların 

yerleştirilmesi zorlaşır (289). Aşırı kemik atrofisi olan bu hastalar için kemik greftleme ile 

endosteal implantlar, All-on-4 konsepti, quad-zygoma implantları veya bu yaklaşımların 

kombinasyonları gibi çeşitli tedavi seçenekleri bulunmaktadır (2). Ancak kemik greftleme 

işlemi sinir hasarı, hematom, kırık, enfeksiyon, kemik kaybı ve oroantral fistülasyon gibi 

potansiyel komplikasyonlar barındırır (290). All-on-4 tedavisinde tek bir implantın kaybı, 

son derece kritik bir duruma yol açabilir (291). Zygomatik implantlar ise maksiller sinüsün 

Schneiderian membranına zarar vermemek için yüksek düzeyde cerrahi beceri gerektirir ve 

enfeksiyon, doku çekilmesi, oroantral fistül, ekstraoral fistülasyon ve intra-orbital apseler 

gibi ciddi komplikasyon riskleri taşır (292). Bu cerrahi zorluklara bir alternatif sunan Dr. 

Mommaerts, yeni nesil subperiostal implant sistemlerini tanıtan ilk uzmanlardan biridir. 

Gerçekleştirdiği araştırmalar sonucunda geliştirdiği subperiostal implantı, “ekleme 

yöntemiyle üretilen subperiostal çene implantı” (Additively Manufactured Subperiosteal 

Jaw Implant – AMSJI) olarak adlandırmış ve patentlemiştir. AMSJI sistemi, özellikle 

Cawood ve Howell sınıf V-VIII derecesinde ileri düzey maksiller kemik atrofisine sahip 

hastalar için uygun ve etkili bir tedavi seçeneği sunmaktadır (11, 59). 

Mommaerts ve ark. (11) AMSJI (Additively Manufactured Subperiosteal Jaw 

Implant) tasarımı ile ileri derecede kemik atrofisi olan hastalar için yenilikçi bir çözüm 

sunarak geleneksel implant yöntemlerinin sınırlamalarını aşmayı hedeflemektedir. 

Çalışmalarında AMSJI’nin kişiye özel tasarımı, titanyum alaşımdan üretilmesi ve minimal 

invaziv cerrahi uygulamalar için optimize edilmesi, subperiosteal implantların başarı 

oranlarını artırmak adına önemli gelişmeler olarak değerlendirilmektedir. Özellikle, 

implantın subperiostal olarak yerleştirilen segmentleri ve intraoral bağlayıcıları, cerrahlar 

için operasyon süresini kısaltmakta ve hastalar için postoperatif iyileşme sürecini 

hızlandırmaktadır (12). 

Ekleme Yöntemiyle Üretilen Subperiostal Çene İmplantları (AMSJI), Ti6Al4V ELI 

(Extra Low Interstitials/ekstra düşük boşluklu) Grade 23 malzemesi kullanılarak üç 

boyutlu baskı yöntemleri ile üretilmektedir (59). AMSJI konsepti, sol ve sağ AMSJI alt 

ünitesi ile bir intraoral bağlantı elemanından oluşur. AMSJI alt üniteleri subperiostal olarak 

yerleştirilirken, bağlayıcı yapı bu üniteleri birleştirir. Her iki AMSJI, segmentlerden oluşan 
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bir yapıdadır. Kemiğin kullanılmaması nedeniyle atrofiye uğramadığı ve osteosentez 

vidaları ile primer stabilitenin sağlanabileceği orta yüz sütunlarına kanatlar yerleştirilir. 

Osteosentez vidaları ise kanatlarda bulunan vida deliklerine yerleştirilir. Bu kanatlar, 

maksiller ve zigomatik orta yüz sütunlarına uzanarak bazal çerçeve ile sağlam bir bağlantı 

oluşturur. Bazal çerçeveden çıkan kollar ise protetik altyapı bağlantı bölgesini oluşturur. Ek 

olarak, implant yüzeyinde oluşturulan scaffold yapıları ile kemik büyümesi yoluyla 

sekonder stabilitesi sağlanır. Tam dişsiz hastaların rehabilitasyonu için sağ ve sol olmak 

üzere iki parçadan oluşan AMSJI hem cerrah hem de hasta açısından prosedürü 

kolaylaştırır (12). İnsizyon yaralarının daha küçük olması sayesinde hasta daha az ağrı ve 

ödem hisseder. Ayrıca cerrah operasyonu lokal anestezi, nazotrakeal entübasyon veya 

intravenöz sedasyon altında daha rahat bir şekilde gerçekleştirebilir (59). 

Mommaerts ve ark. (12) AMSJI ile rehabilite ettikleri hastaların prospektif vaka 

serisi çalışmalarında biyolojik, mekanik ve estetik iyileştirmeleri hedeflemişlerdir. İki 

yıllık süreçte toplam dokuz hastaya maksiller subperiostal implant yerleştirilmiş ve her 

aşamadan sonra bilgisayar destekli tasarım, sonlu elemanlar stres analizi ve artan klinik 

deneyim doğrultusunda mimari değişiklikler, topolojik optimizasyonlar ve 

biyofonksiyonelleştirme düzenlemeleri yapılmıştır. Sonuç olarak, AMSJI’nin etkinliği kısa 

dönem klinik sonuçlarla desteklenmiş ve umut verici bulunmuştur. Ancak bu bulguların 

uzun dönem klinik prospektif kayıtlar veya gözlemsel çalışmalarla daha kapsamlı bir 

şekilde doğrulanması gerektiği vurgulanmıştır (12). 

 AMSJI’nin biyomekanik değerlendirmesine dayanan bir çalışmada, günlük 

oklüzyon kuvvetleri ve bruksizm gibi çeşitli yükleme koşulları altında implantın 

performansı incelenmiştir (59). Sonlu elemanlar stres analizi (SESA) yöntemi ile yapılan 

bu çalışmada AMSJI’nin 200 N’luk ortalama oklüzyon kuvvetleriyle 15 yıl boyunca 

güvenli bir performans sergileyebileceği gösterilmiştir (59). Ancak aşırı bruksizm ve 

maksimal oklüzyon kuvvetlerinin implantın yorulmasına yol açabileceği belirtilmiş ve 

tasarımda kolların bükülmeye karşı daha fazla optimize edilmesi gerektiği vurgulanmıştır 

(59). Başka bir çalışmada, ekleme yöntemiyle üretilen subperiosteal çene implantı 

(AMSJI) ile maksiller rehabilitasyon yapılan kırk hastanın hasta memnuniyeti ve ağız 

sağlığı, OHIP-14 ve sayısal değerlendirme ölçeği (NRS) kullanılarak değerlendirilmiştir 

(60). Sonuçlar, AMSJI’nin başarılı protetik rehabilitasyon ve yüksek hasta memnuniyeti 

sağladığını, bu tedavinin hastalar için umut verici bir çözüm sunduğunu göstermiştir (60). 
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Atrofik çenelerin rehabilitasyonu için kişiye özel subperiostal implantların 

araştırıldığı 2023 yılında düzenlenen uzman konsensüs raporu, kişiye özel subperiostal 

implantların atrofik çenelere sahip dişsiz hastaların rehabilitasyonu için umut verici bir 

tedavi seçeneği olduğu kabul edilmiştir. Bu rapora göre kısa vadede yüksek sağkalım oranı 

ve düşük majör komplikasyon riskiyle öne çıkan kişiye öze subperiostal implantlar, 

karmaşık kemik greftleme işlemlerine kıyasla daha az morbidite sunmaktadır (2). Ancak 

çalışmada veri eksikliği nedeniyle bilimsel kanıtlara dayalı kesin klinik öneriler yapmak 

mümkün görülmediği ve bu bulgular ışığında kişiye özel subperiostal implantların uzun 

vadeli etkinliği ve komplikasyon oranlarının daha kapsamlı değerlendirilmesi için 

gelecekteki çalışmalara ihtiyaç duyulduğu belirtilmiştir (2). Çalışmamızda, implant 

tasarımı olarak Dr. Mommaerts’ın AMSJI implantına benzer bir tasarım tercih edilmesinin 

nedeni, bu tasarımın yapılan çalışmalar sonucunda optimize edilmiş ve etkinliğini 

kanıtlamış olmasıdır. Çalışmamızda kullanılan subperiostal implant tasarımı, farklı hibrit 

protez ve altyapı materyalleri ile incelenmiş ve karşılaştırılmıştır. 

İmplantların ve protetik restorasyonların uzun dönem başarısı, kullanılan 

materyallerin mekanik özelliklerinin yanı sıra implant çevresindeki kemikte oluşan stres 

miktarının doğru anlaşılmasına bağlıdır (17). Bu streslerin in-vivo olarak doğrudan 

ölçülmesi genellikle mümkün olmadığından in-vitro çalışmalar ve bilgisayar destekli 

modellemeler büyük önem taşımaktadır. Özellikle sonlu elemanlar stres analizi karmaşık 

yapılar olan dental implantları, kemik ve protez sistemlerinin stres dağılımını incelemek 

için etkili bir yöntem olarak kabul edilmektedir (293). Ayrıca klinik koşullarda peri-

implant kemik alanlarındaki stresin doğru bir şekilde değerlendirilmesi zor olduğundan, 

SESA ile oluşturulan üç boyutlu modeller, farklı protez ve implant sistemlerinin 

biyomekanik performansını öngörmeye yardımcı olur (294). Ancak, iyi planlanmış ve 

doğru bir şekilde uygulanmış protezlerin, kemik ve implant bileşenlerine aşırı kuvvetlerin 

uygulanmasını önlemek açısından kritik bir öneme sahip olduğu unutulmamalıdır (18, 19). 

Her hastanın benzersiz çene anatomisi, kemik kalitesi ve oklüzal kuvvet miktarını göz 

önünde bulundurarak kemik ve implant bileşenlerinin nasıl tepki vereceğini tahmin 

edebilmek için hem mekanik hem de biyolojik süreçlerin tam olarak anlaşılması gereklidir 

(26). SESA, sahip olduğu bazı sınırlamalara rağmen, klinik bulgular ve güvenilir implant 

yükleme verileriyle birleştirildiğinde, günlük klinik uygulamalarda karşılaşılan sorunları 

anlamada değerli bir araç olarak kabul edilmektedir (269, 295). Bu nedenle, SESA 

çalışmalarının sonuçları eleştirel bir bakış açısıyla değerlendirilirken elde edilen değerler 



100 

mutlak sonuçlar olarak değil, kemik ve implant bileşenlerinin fonksiyon sırasında maruz 

kaldığı stres büyüklüklerinin karşılaştırılması açısından kullanılmalıdır (20, 296). 

Stres analiz yöntemleri ağız içi biyomekaniğin anlaşılmasına katkıda bulunarak 

daha başarılı restorasyonların yapılmasına olanak sağladığından, diş hekimliği 

araştırmalarında uzun yıllardır kullanılmaktadır. Çeşitli stres analizi yöntemleri 

kullanılmakla birlikte bunlar arasında en yaygın olanları sonlu elemanlar stres analizi, 

fotoelastik stres analizi ve gerinim ölçer (strain gauge) yöntemleridir (260). Akça ve ark. 

(297, 298) yaptıkları çalışmalarda sonlu elemanlar stres analizi ile gerinim ölçer 

yöntemlerini karşılaştırmış. Her iki yöntemde de benzer stres değerleri sonuçlarına 

ulaşmıştır. Ancak sonlu elemanlar stres analizinin daha hassas ve detaylı sonuçlar verdiği 

belirtilmiştir. 

Sonlu elemanlar stres analizi, gerçek modeller üzerinde yapılan çalışmalara kıyasla 

çeşitli avantajlar sunmaktadır. Bu yöntem sayesinde deneyler tekrarlanabilir, karmaşık 

geometrilere sahip modeller oluşturulabilir, uygulanan kuvvetlerin cismin herhangi bir 

noktasında oluşturduğu stresler ayrı ayrı ölçülebilir ve sınır şartları kolayca uygulanabilir 

(275). Buna ek olarak, gerçeğe yakın özellikler taşıyan modellerin elde edilmesi, çalışma 

tasarımlarının gereksinimlere uygun şekilde uyarlanmasına olanak tanımaktadır (294). Bu 

avantajlar doğrultusunda, sonlu elemanlar stres analizi ile gerçeğe daha yakın sonuçlar elde 

etmek mümkündür. İmplant biyomekaniği üzerine yapılan çalışmalar incelendiğinde, 

çoğunlukla sonlu elemanlar stres analizi yönteminin tercih edildiği görülmektedir. Bu 

nedenle, çalışmamızda da gerçeğe en yakın sonuçlara ulaşmak amacıyla sonlu elemanlar 

stres analizi yöntemi kullanılmıştır (275, 299, 300). 

İki boyutlu sonlu eleman stres analizi yöntemi, diş hekimliği araştırmalarında 

yaygın olarak kullanılmakta olmakla birlikte, karmaşık morfolojik yapılar ve materyal 

çeşitliliği içeren durumlarda yetersiz kalmaktadır. Üç boyutlu sonlu eleman stres analizi, 

daha karmaşık yapıları simüle edebilir ve gerçeğe daha yakın sonuçlar elde edilebilir (301). 

Bu yöntem, biyolojik yapıların ve çeşitli materyallerin bir arada bulunduğu çalışmalarda 

daha etkili bir şekilde kullanılmakta ve diş hekimliği alanında tercih edilmektedir. 

Çalışmamızda, bu avantajlar göz önünde bulundurularak üç boyutlu sonlu elemanlar stres 

analizi kullanılmıştır (260, 301, 302). 

Sonlu elemanlar stres analizinde standardizasyonu sağlamak amacıyla çalışmalarda, 

kortikal ve trabeküler kemik, kemikteki implantlar ve abutmentler, altyapılar ve protetik 
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yapılar gibi tüm ilgili yapıları temas yüzeyleri boyunca herhangi bir göreceli hareket 

olmaksızın mükemmel şekilde bağlanmış kabul edilmiştir (303–307). Bizde çalışmamızda 

yapılan çalışmalara benzer şekilde kortikal ve trabeküler kemik, osteosentez vidaları, 

implantlar, abutmentler, alt yapı ve protetik yapılar gibi ilgili tüm yapıları tüm temas 

yüzeyleri boyunca herhangi bir göreceli hareket olmadan mükemmel şekilde bağlanmış 

kabul ettik. 

Literatürde, subperiosteal implantların değerlendirildiği sonlu elemanlar analizini 

kullanan güncel çalışmalarda, subperiosteal implantların fiksasyonu için sanal vida 

bağlantısı yönteminden yararlanıldığı görülmüştür (308–310). Biz de çalışmamızda 

osteosentez vidalarının fiksasyonunu benzer şekilde sanal vida bağlantısıyla sağladık. 

Çalışmamızda kullanılan modellerde tüm malzemeler lineer elastik, homojen ve 

izotropik kabul edilmiştir (311). Bu varsayımlar sonlu elemanlar stres analizi 

çalışmalarında yaygın olsa da canlı dokuların gerçek klinik davranışlarını tam olarak 

simüle etmek mümkün değildir. Bu nedenle, sonuçların değerlendirilmesi sırasında sonlu 

elemanlar stres analizi çalışmasının sahip olduğu sınırlamaların dikkate alınması önemlidir 

(312). 

Sonlu elemanlar stres analizi çalışmalarında, trabeküler ve kortikal kemik, mukoza 

ve malzemelerin elastisite modülleri ile poisson oranları için evrensel değerler yoktur. 

Literatürde sonlu elemanlar analizi yapan çalışmalarda da benzer şekilde elastisite modülü 

ve poisson oranı değerleri çeşitli kaynaklardan derlenerek kullanılmıştır. Bu nedenle, 

çalışmamızda kullanılan bu değerler, literatürdeki uygulamalar göz önünde bulundurularak 

belirlenmiştir. (219, 229, 281, 282). 

Sonlu elemanlar stres analizinin gerçeğe yakınlığını ve güvenilirliğini etkileyen bir 

diğer önemli faktör, analizde elde edilen eleman ve düğüm noktası sayısıdır. Eleman ve 

düğüm sayısının fazla olması, modelin daha ayrıntılı bir şekilde tasarlandığını gösterir 

(313). Ancak eleman ve düğüm sayısındaki artış çözüm süresini uzatmakta ve maliyetleri 

artırmaktadır. Bu nedenle, genellikle stresin yoğunlaştığı bölgelerde ağ yoğunluğu 

artırılarak eleman ve düğüm sayısının yükseltilmesiyle hem zaman hem de maliyet 

açısından verimlilik sağlanmaktadır (314). Eleman ve düğüm sayısının fazla olması, 

çalışma modelinin ayrıntılı bir şekilde modellendiğini ifade eder (315). Literatürdeki 

çalışmalar, çalışma modellerindeki düğüm ve eleman sayısının 30 000 ile 200 000 arasında 

olması gerektiğini bildirmiştir (313). Çalışmamızda kullanılan modellerde, bar tasarımında 
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düğüm sayısı 303 745 iken eleman sayısı 180 661, Toronto tasarım modelinde ise düğüm 

sayısı 366 322 iken eleman sayısı 220 102 olarak tespit edilmiştir. Çalışma 

modellerimizdeki eleman ve düğüm sayıları, literatürde önerilen değerlere uygun olup bu 

sayede daha gerçekçi ve ayrıntılı analizler elde edilmesi amaçlanmıştır. 

Maksimum ısırma kuvvetlerinin, dişsizlik durumu, yaş, cinsiyet, arkın çeşitli 

bölgeleri ve farklı protetik rehabilitasyonlara göre değişiklik gösterdiği bilinmektedir (316, 

317). Literatürde, implant destekli sabit tam ark restorasyonların incelendiği sonlu 

elemanlar stres analizi çalışmalarında farklı yükleme koşullarının uygulandığı 

görülmektedir. Naini ve ark. (318) sonlu elemanlar stres analiz çalışmasında All-on-4 

tekniğine göre oluşturulmuş modelde santral kesiciye 178 N ve birinci molar dişe 300 N 

kuvvet uygulayarak iki farklı yükleme koşulu kullanmıştır. Ulu ve ark. (319) ise atrofik 

maksillada All-on-6 konseptini kullandıkları çalışmalarında, birinci premolar, ikinci 

premolar ve birinci molar bölgelerine 200 N dikey ve 150 N oblik kuvvet uygulamışlardır. 

Ayhan ve ark. (310) atrofik maksillada kullanılan monoblok ve dual subperiostal implant 

sistemlerini karşılaştırdıkları çalışmalarında, posterior bölgede iki taraflı 200 N ve anterior 

bölgede 150 N dikey kuvvet uygulamışlardır. Tezerişener ve ark. (320) ise oklüzal 

kuvvetleri simüle etmek amacıyla birinci molar bölgesine 200 N dikey ve yan kesici dişe 

45° açıyla 50 N oblik kuvvet uygulamışlardır. Fazi ve ark. (321) mandibulada sabit implant 

destekli protez için farklı implant konfigürasyonlarını değerlendirdikleri bir çalışmada 

kantileverlerin distal kısmına 200 N kuvvet uygulamışlardır. Tribst ve ark. (322) ise farklı 

materyaller kullanarak implant destekli sabit tam ark mandibular protezlerini 

karşılaştırdıkları çalışmalarında, posterior bölgede 200 N dikey yükleme yapmışlardır. Bu 

çalışmalara bakıldığında, farklı yükleme protokollerinin kullanıldığı ve bu konuda net bir 

standardizasyonun olmadığı dikkat çekmektedir. Bununla birlikte, maksimum ısırma 

kuvvetlerinin genellikle premolar ve molar bölgede ortaya çıktığı bilinmektedir (150). 

Literatürdeki benzer çalışmalarda, kuvvetler genellikle oblik veya dikey olarak 

belirli bir noktaya, çoğunlukla da fonksiyonel tüberkül üzerine uygulanmaktadır (310, 

318–322). Bizim çalışmamızda ise, sonlu elemanlar stres analizi sırasında kuvvetlerin 

implantlar ve çevre dokulara iletimini daha doğru bir şekilde simüle edebilmek amacıyla 1 

cm yarıçapında yuvarlak sert bir gıda maddesi modellenmiştir. Bu şekilde, kuvvetlerin tek 

bir noktadan değil, yuvarlak yapının temas ettiği tüm tüberkül eğimlerine yayılması 

sağlanmış ve daha gerçekçi sonuçlar elde edilmesi hedeflenmiştir. Ayali ve ark. (279) 
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atrofik maksillada All-on-4 konseptinin farklı konfigürasyonlarını, implant destekli hibrit 

protezler modelleyerek sonlu elemanlar analizi ile değerlendirmişlerdir. Çalışmalarında, 

yüklemeyi foodstuff aracılığıyla iki farklı bölgede gerçekleştirmişlerdir. Ozan ve ark. (311) 

implant eğim açılarını ve kantilever uzunluklarını sonlu elemanlar stres analizi yöntemiyle 

değerlendirdikleri çalışmalarında, vida tutuculu sabit protezlerde yüklemeyi foodstuff 

aracılığıyla yapmışlardır. Ayrıca, literatürde yuvarlak sert gıda maddesi kullanarak yapılan 

analizlerin doğruluğunu destekleyen benzer çalışmalar, bu yöntemin geçerliliğini 

güçlendirmektedir (278–280, 323, 324). Bu nedenle çalışmamızda oklüzal kuvveti simüle 

etmek amacıyla yüklemeyi premolar ve molar dişler arasından, modellediğimiz foodstuff 

(gıda maddesi) ile tek taraflı olarak 200 N olarak uyguladık. 

Literatürde, stres analizi çalışmalarında kullanılan modellerin ve sınır koşullarının 

farklılık gösterdiği sıkça görülmektedir (40, 295, 325, 326). Bu farklılıklar sonlu elemanlar 

stres analizi (SESA) sonuçlarının sayısal olarak diğer çalışmalarla karşılaştırılmasını 

zorlaştırmaktadır. Bu nedenle aynı çalışma içerisinde farklı parametrelerin karşılaştırılması 

daha uygun bir yöntem olarak kabul edilmektedir (327). Çalışmamızda, üç farklı üstyapı 

materyali (PMMA, zirkonya ve lityum disilikat) ve dört farklı altyapı materyali (Co-Cr, 

titanyum, zirkonya ve PEEK) kullanılarak iki farklı altyapı tasarımı (bar ve toronto) ile 

stres dağılımları karşılaştırılmıştır. Bu kombinasyonları oluşturmanın amacı, farklı altyapı 

ve üstyapı materyalleri ile faklı protez tasarımlarının kemik, implant ve protez üzerindeki 

stres dağılımlarını değerlendirerek bu tasarımları birbirleriyle kıyaslamaktır. Sonlu 

elemanlar stres analizinden elde edilen sonuçlar, varyansa dayalı olmayan matematiksel 

hesaplamalara dayandığı için bu tür sonuçlar için istatistiksel analiz genellikle 

kullanılmamıştır (328). Bu doğrultuda stres değerleri ve dağılımları çeşitli tasarımlar 

arasında karşılaştırmalı olarak incelenmiş ve yorumlanmıştır (260, 329). 

Sonlu elemanlar stres analizi sonuçlarında üç temel stres değeri kullanılmaktadır: 

Von Mises stresleri, maksimum asal stres (çekme stresleri) ve minimum asal stres (basma 

stresleri) (281). Maksimum asal stres pozitif, minimum asal stres ise negatif değerlerle elde 

edilir. Yapı üzerinde en fazla etkili olan stres tipi hangisi ise, analiz edilen eleman o stres 

türünün etkisi altında kabul edilir (260). Bu bağlamda, elde edilen sonuçlar mutlak değer 

olarak incelendiğinde, daha yüksek olan stresin dikkate alınması gerekmektedir. Kortikal 

kemikte maksimum asal stresleri 100-130 MPa, minimum asal stresleri ise 170-190 MPa 

seviyelerini aştığında kemik rezorpsiyonu ve fizyolojik başarısızlık riski ortaya çıkabilir 
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(293). Trabeküler kemikte ise her iki stres türü de 5 MPa değerini geçtiğinde benzer riskler 

oluşur (330). Bu nedenle implant tedavisinde stres dağılımlarını analiz etmek ve en yüksek 

stres değerlerinin materyal üzerindeki etkilerini anlamak kritik öneme sahiptir (312). 

Çalışmamızda, subperiostal implant üzerine uygulanan çeşitli tasarımlardaki hibrit protez 

modellerine ilişkin sonlu elemanlar stres analizlerinde elde edilen stres değerleri 

incelendiğinde, kemikte oluşan en yüksek stres değerinin 7.138 MPa [Model 4 (PEEK)] 

olduğu, tüm modeller için kemik dokusu açısından patolojik sınırların altında kaldığı ve 

fizyolojik açıdan herhangi bir risk oluşturmadığı tespit edilmiştir. 

Saber ve ark. (331) dental implantların kullanıldığı all-on-4 ve all-on-6 

teknikleriyle elde edilen stres dağılımlarını karşılaştırmak için dişsiz bir maksilla modeli 

üzerinde sonlu elemanlar analizi kullanarak farklı açılardaki eğimli implantların kortikal ve 

trabeküler kemikte oluşturduğu stresleri incelemişlerdir. Sonuçlarına göre kortikal kemikte 

görülen asal stres değerleri trabeküler kemikte görülen değerlere göre çok daha yüksek 

çıkmış ve bu durumun kortikal kemiğin daha yüksek elastik modülüne sahip olması 

nedeniyle daha fazla stres oluşturmasından kaynaklanabileceğini belirtmişlerdir. Buna 

benzer diğer çalışmalar da bunu desteklemektedir (332–335). Subperiostal implantların 

sonlu elemanlar analizi ile değerlendirildiği çalışmalar kısıtlı olmakla yapılan çalışmalarda 

kortikal ve trabeküler kemikteki stres değerlerinin incelendiği çalışmalar bulunmamaktadır 

(308–310). Subperiostal implant tasarımlarının kullanıldığı sonlu elemanlar analizi 

çalışmalarında (308–310) kemik-implant temas yüzeyinde ve fiksasyon vidaları çevresinde 

kemikte oluşan rezidüel stres değerleri incelenmiş ve değerlendirilmiştir. Çalışmamızda 

sanal olarak oluşturduğumuz subperiostal implant tasarımı literatürdeki tasarımlara uygun 

olacak şekilde maksiller ve zigomatik kemik modellerinde kemik yüzey topografisi ile bire 

bir uyumlu olacak şekilde sadece kortikal kemik tabakası ile temas halindedir (12, 59). 

Subperiosteal implantlar, osteosentez vidaları sadece kortikal kemik tabakası içinde 

kalacak şekilde maksiller ve zigomatik kemiğe sanal olarak fiksasyonu sağlanmıştır. 

Literatürdeki bu veriler göz önünde bulundurulduğunda ve oluşturduğumuz subperiostal 

implant tasarımının sadece kortikal tabakadan destek almasından dolayı çalışmamızda 

kortikal kemikte oluşan maksimum ve minimum asal stres değerleri incelenmiştir. 

Yapılan bir çalışmada, subperiosteal implantların fizyolojik kuvvetlere 

dayanabilecek minimum malzeme kalınlığını belirlemek amacıyla, 1 mm, 1.5 mm ve 2 mm 

kalınlığında üç farklı implant tasarımı üzerinde sonlu elemanlar analizi yapılmıştır (309). 
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Ayrıca, başka bir çalışmada subperiosteal implantlarda optimum vida çapını 

değerlendirmek amacıyla sonlu elemanlar analizi yöntemiyle farklı çaplardaki vidaların 

kemik desteğinde performansı incelenmiştir (308). Her iki çalışmada da implantlarda Von 

Mises ve rezidüel stres değerleri, kemikte ise fiksasyon vidaları çevresinde oluşan rezidüel 

stresler ve alveolar bölgede görülen yer değiştirme (displacement) değerlerine 

odaklanılmıştır (308, 309). Benzer şekilde, bizim çalışmamızda da kortikal kemikte; 

maksiller alveolar bölgede ve maksiller ve zigomatik osteosentez vidalarının çevresinde 

oluşan maksimum asal stres ve minimum asal stres değerleri incelenmiştir. Bu bağlamda, 

literatürdeki çalışmalarda değerlendirilen stres ve yer değiştirme bölgeleri, bizim 

çalışmamızda da incelenen bölgelerle örtüşmektedir. 

Von Mises stres değeri, yük transferi ve dağılım mekanizmalarını anlamak için 

yaygın olarak kullanılan kritik bir göstergedir (281). Bu değer, malzemelerde gerilme 

dağılımını anlamak ve yapısal bütünlüğü değerlendirmek için kullanılır. Von Mises stres 

değerleri, materyalin akma (yield) dayanımını aştığı zaman plastik deformasyon meydana 

gelir ve materyalde kırık riski oluşabilir (295, 336). Çalışmamızda, sünek materyaller için 

Von Mises stres değerleri dikkate alınmış ve implant, altyapı ve üstyapıda oluşan streslerin 

değerlendirilmesinde bu parametre kullanılmıştır. Bununla birlikte, titanyum implantta 

meydana gelen stresler, titanyumun akma dayanımı olan 882 MPa’ı aştığında kırık riski 

oluşabilir. Çalışmamızda implantta oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 104.594 MPa 

[Model 4 (PEEK)] olup, titanyum implantın akma dayanımını aşmamıştır. Altyapılarda 

kullanılan malzemelerde oluşan en yüksek Von Mises stres değeri 61.104 MPa [Model 3 

(Zr)] olup, altyapıda kullanılan materyallerde en düşük akma dayanımı olan 100 MPa’ı 

(PEEK) aşmamıştır. Üstyapılarda kullanılan malzemelerde oluşan en yüksek Von Mises 

stres değeri 31.08 MPa [Model 10 (PEEK-LiSi)] olup, üstyapıda kullanılan materyallerden 

en düşük akma dayanımını 57 MPa’ı (PMMA) aşmamıştır. Dolayısıyla subperiostal 

implantta, altyapılarda ve üstyapıda herhangi bir plastik deformasyon beklenmemektedir. 

Zielenski ve ark. (337) subperiostal implantların ağız içindeki şartlar altındaki 

davranışını ve çeşitli mekanik faktörlerin implant dayanıklılığı üzerindeki etkilerini 

değerlendirmek amacıyla sonlu elemanlar stres analizini kullanmışlardır. Çalışmada iki 

farklı model grubu oluşturulmuştur: Birinci grup, bar altyapısı ile desteklenmeyen 

subperiostal implantlardan, ikinci grup ise bar altyapısı ile desteklenmiş implantlardan 

oluşmaktadır. Elde edilen sonuçlar, bar altyapısı ile desteklenen implantlarda yer 
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değiştirme ve stres dağılımının daha olumlu olduğunu göstermiştir. Ayrıca, bar altyapısının 

stabilizasyon sağlayarak implantların performansını artırabileceği belirtilmiştir. Bunun yanı 

sıra, protez altyapılarında yaygın olarak kullanılan Co-Cr (kobalt-krom) ve Ti (titanyum) 

gibi materyallerin farklı mekanik özelliklerinin stres dağılımını etkileyebileceğini ifade 

etmiş ve bu durumun daha fazla araştırılması gerektiğini önermişlerdir (337). 

Çalışmamızda da sonlu elemanlar analizi yöntemiyle subperiostal implantlarda farklı 

altyapı tasarımlarının, altyapı materyallerinin ve üstyapı materyallerinin etkilerini 

değerlendirmek amacıyla incelenmiştir. Bu sayede, farklı materyallerin ve tasarımların 

mekanik özelliklerinin subperiostal implantlara olan etkilerini araştırarak, ilgili öneriyi 

destekleyici nitelikte sonuçlar elde etmeyi amaçladık. 

Kundakçıoğlu ve ark. (308) çalışmalarında subperiosteal implantlarda optimum 

vida çapını değerlendirmek amacıyla sonlu elemanlar analizi yöntemiyle farklı çaplardaki 

vidaların kemik desteğinde performansını, subperiostal implantlarda Von Mises ve rezidüel 

stres değerleri, kemikte mini vidalar çevresinde oluşan rezidüel stresleri ve alveolar 

bölgede görülen yer değiştirme (displacement) değerlerini değerlendirerek incelemişlerdir. 

Yapılan çalışmada subperiostal implantların performansı incelenirken mini vidalar 

çevresinde kemikte görülen rezidüel stresler en yüksek maksiller (piriformis) vida 

bölgesinde görüldüğü bildirilmiştir (308).  

Çalışmamızda, tüm modellerde subperiostal implantların kanatlarında yer alan 

maksiller ve zigomatik osteosentez vidalarının çevresinde oluşan maksimum ve minimum 

asal stres değerleri karşılaştırıldığında, maksiller osteosentez vidalarının çevresinde oluşan 

stres değerlerinin daha yüksek olduğu gözlenmiştir. Bu sonuç, Kundakçıoğlu ve 

arkadaşlarının (308) çalışmasıyla benzerlik göstermektedir. Bar tasarım modellerinde 

maksiller osteosentez vidaları çevresinde oluşan maksimum asal stres değerleri 

karşılaştırıldığında yüksekten düşüğe doğru sırasıyla; Model 4 (PEEK) (7.138 MPa), 

Model 2 (Ti) (3.884 MPa), Model 1 (Co-Cr) (3.599 MPa), Model 3 (Zr) (3.575 MPa) ve 

Model 5 (Ti-Zr) (2.999 MPa) şeklindedir. Bu sıralamaya göre, elastisite modülü düşük olan 

altyapı materyalleri kemikte daha yüksek stres değerleri oluşturmuştur. Bu bulgu, 

literatürde endosteal implantlar kullanılarak yapılan ve farklı altyapı materyallerinin sonlu 

elemanlar analizi yöntemiyle karşılaştırıldığı çalışmalarla benzerlik göstermektedir (24, 

307, 312, 325, 338). Toronto tasarım modelleri kullanılan altyapı materyallerine göre 

karşılaştırıldığında ise maksiller osteosentez vidaları çevresinde oluşan stres değerlerinin 
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birbirine yakın olduğu gözlenmiştir. Bar tasarım modellerinde alveolar kemikte oluşan 

maksimum asal stres değerleri karşılaştırıldığında yüksekten düşüğe doğru sırasıyla; Model 

1 (Co-Cr) (1.848 MPa), Model 3 (Zr) (1.777 MPa), Model 5 (Ti-Zr) (1.721 MPa), Model 2 

(Ti) (1.692 MPa) ve Model 4 (PEEK) (1.519 MPa) şeklinde sıralanmıştır. Bu sıralamaya 

göre elastisite modülü yüksek olan altyapı materyalleri, alveolar kemikte daha yüksek stres 

değerleri oluşturmuştur. Bu sonuçlar, literatürde endosteal implantlarla desteklenen protez 

altyapılarının karşılaştırıldığı bulgularla çelişmektedir (24, 307, 312, 325, 338). Bu farkın, 

subperiostal implantların alveolar bölgede kemikle yüzey teması sağlaması ve primer 

stabilitenin osteosentez vidalarıyla elde edilmesi nedeniyle ortaya çıktığı düşünülmektedir.  

Alveolar kemikte ve osteosentez vidaları çevresinde oluşan maksimum ve 

minimum asal stres değerleri altyapı tasarımlarına göre karşılaştırıldığında; bar tasarım 

hibrit protez modellerinde Toronto tasarımına kıyasla daha yüksek değerler tespit 

edilmiştir. Literatürde hibrit protezlerde farklı altyapı tasarımların biyomekanik etkilerini 

kıyaslayan bir çalışma bulunamamıştır. Elde edilen bulgular, farklı altyapı tasarım 

modelleri arasındaki bu farkın, altyapı tasarımından kaynaklı veya iki tasarımda üstyapıda 

kullanılan materyallerin farklı elastisite özelliklerinin stres dağılımına etkisi olabileceğini 

düşündürmektedir 

Üstyapı materyallerinin, kemik üzerinde oluşan maksimum ve minimum asal stres 

değerlerine etkisi karşılaştırılmalı olarak incelenmiştir. Bar tasarım modellerinde maksiller 

ve zigomatik osteosentez vidalarının çevresinde oluşan en yüksek maksimum asal stres 

değerlerine kullanılan üstyapıların etkisi incelendiğinde; PMMA üstyapılı Model 2 (Ti) 

(3.575 MPa), zirkonya üstyapılı Model 5 (Ti-Zr) (2.999 MPa)’ten daha yüksek değerler 

göstermiştir. Toronto tasarım modellerinde maksiller ve zigomatik osteosentez vidalarının 

çevresinde oluşan en yüksek maksimum asal stres değerlerine kullanılan üstyapıların etkisi 

incelendiğinde; lityum disilikat üstyapılı Model 10 (PEEK-LiSi) (0.942 MPa), zirkonya 

üstyapılı Model 9 (PEEK) (0.849 MPa)’dan daha yüksek değerler göstermiştir. Bu 

karşılaştırmalara göre elastisite modülü düşük olan üstyapı materyalleri kemikte daha 

yüksek stres değerleri oluşturmuştur. Bu bulgular, farklı üstyapı materyallerinin implant, 

kemik ve protetik yapılarına etkisinin sonlu elemanlar analizi yöntemiyle karşılaştırılmalı 

olarak incelendiği çalışmalarla benzerlik göstermiştir (30, 339). 

İmplant destekli hibrit protezlerdeki stres dağılımı tek üye protezlere kıyasla çok 

daha karmaşıktır (262). Birden fazla implanta bağlanan altyapı, proteze uygulanan yükün 
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farklı implantlar ve çevresindeki kemik boyunca farklı derecelerde yayılmasına neden olur. 

Bu durum, protez tasarımı ve materyal seçiminin yanı sıra implant yerleşiminin önemini 

bir kez daha vurgulamaktadır (30, 312). 

Bhering ve ark. (312) all-on-4 ve all-on-6 tekniklerinde kullanılan farklı protetik 

altyapı materyallerinin implant destekli hibrit protez sisteminde stres dağılımına etkisini 

sonlu elemanlar stres analizi ile incelemiştir. Çalışmalarında kobalt-krom, titanyum ve 

zirkonya olmak üzere üç farklı altyapı materyali kullanılmış; Von Mises, maksimum ve 

minimum asal stres ile yer değiştirme değerleri ölçülmüştür. Ölçümler sonucunda, kortikal 

kemik, implantlar, abutmentler ve protez vidalarında oluşan yer değiştirme miktarı ve stres 

değerlerinin en yüksek titanyum grubunda olduğu gözlemlenmiştir. Ayrıca, all-on-four 

sistemde daha yüksek yer değiştirme değerleri kaydedilmiştir. Genel olarak, daha sert 

materyallerin (örneğin Zr ve CoCr), daha yumuşak materyallere (örneğin Ti) kıyasla protez 

altyapısında daha yüksek stres oluşturduğu rapor edilmiştir. Ancak sert materyallerin 

altyapıda daha yüksek stres oluşturmasına karşın, diğer sistem bileşenlerine daha düşük 

stres ilettikleri belirtilmiştir (312). Bu bulgular, çalışmamızda bar tasarımlı hibrit 

protezlerde elastisite modülü yüksek altyapı materyallerinin altyapıda yüksek stres 

değerleri oluştururken, sistemin diğer bileşenlerinde (implant, kemik ve üst yapı) daha 

düşük stres değerleri meydana getirdiği sonucunu desteklemektedir. 

Menini ve ark. (325) çalışmalarında dişsiz bir maksilla modeline dört implant 

yerleştirerek sonlu elemanlar analiz yöntemiyle altyapısız akrilik, döküm metal altyapılı ve 

karbon fiber altyapılı protez modelleri oluşturup yükleme sonucunda elde edilen stres 

değerlerini incelemişlerdir. Sonuçlar, tamamen akrilikten yapılan protezlerin implantlarda, 

peri-implant kemikte ve protez yapısında daha yüksek stres oluşturduğunu göstermiştir. 

Çalışma ile protezlerde rijit bir altyapının varlığının implantlar, protez ve maksilla kemiği 

seviyelerinde stres değerlerini azaltarak daha dengeli bir yük dağılımı sağladığını ortaya 

koymuşlardır (325). Dayan ve Geçkili (307) çalışmalarında all-on-4 implant destekli hibrit 

protezlerde altyapıda kullanılan dört farklı altyapı materyalin (titanyum, zirkonya, PEEK 

ve PEKK) stres dağılımına etkisini sonlu elemanlar analizi yöntemiyle karşılaştırmışlardır. 

Çalışmalarında, PEKK ve PEEK materyallerinden yapılan altyapıların, titanyum ve 

zirkonya ile karşılaştırıldığında daha düşük elastik modüle sahip olduğu ve bu nedenle 

altyapıda daha az stres oluşturduğu, ancak kemiğe, dental implantlara ve diğer bileşenlere 

daha fazla stres ilettiği sonucuna varılmıştır. Bu nedenle titanyum ve zirkonya gibi sert 
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materyallerden yapılmış altyapıların all-on-4 konseptinde kullanıldığında dental implantlar 

ve peri-implant kemik üzerindeki stresi azalttığı sonucuna varmışlardır (307). Bu 

çalışmaların sonuçlarına bakıldığında, bizim çalışmamızda kullanılan farklı elastisite 

modülüne sahip altyapı materyallerinin gösterdiği sonuçlar ile benzerlik göstermektedir. 

Çalışmamızda elasitisite modülü düşük materyaller (örneğin PEEK ve titanyum) protez 

altyapısında düşük stres değerleri oluşturmasına karşın, sistemin diğer bileşenleri olan 

implant, kemik ve üst yapıda daha yüksek stres değerleri oluşturduğu görülmüştür. 

Favot ve ark. (338) alt çenede all-on-4 konseptine göre yerleştirilen implantlar 

üzerinde dört farklı altyapı materyali (zirkonya, titanyum, altın ve nikel-titanyum) 

kullanılarak tasarlanan hibrit protezlerde stres dağılımını üç farklı çiğneme fazında sonlu 

elemanlar analiz yöntemiyle değerlendirmişlerdir. Çalışmada, nikel-titanyum altyapıda en 

düşük stres değerleri gözlenirken, zirkonya altyapıda en yüksek stres değerleri tespit 

edilmiştir. Çalışma sonucunda, altyapı malzemesinin sertliğinin azalmasıyla protez 

bileşenlerinde oluşan streslerin de azaldığı belirtilmiştir (338). Bacchi ve ark. (24) implant 

destekli protezlerde kullanılan altyapı materyallerinin (IV. sınıf altın, gümüş-paladyum, saf 

titanyum, kobalt-krom ve zirkonya) ve dikey uyumsuzluğun (vertical misfit: 10 mm, 50 

mm, 100 mm) kemik, altyapı, porselen veneer ve tutucu vidalardaki stres dağılımı 

üzerindeki etkilerini incelemişlerdir. Çalışma sonuçlarına göre daha sert altyapılar, 

altyapıda daha yüksek stres yoğunlukları gösterirken, bu altyapılar porselen veneer, tutucu 

vida (10 mm ve 50 mm uyumsuzlukta) ve peri-implant kemik dokularında daha düşük 

streslere yol açtığı belirtilmiştir (24). Bu bulgular bizim çalışmamızla benzerlik 

göstermektedir. Çalışmamızda elastisite modülü yüksek altyapı materyalleri, elastisite 

modülü düşük altyapı materyallerine kıyasla altyapıda daha yüksek stres değeri 

oluştururken, implant, üstyapı ve kemikte daha düşük streslere yol açtığı gözlenmiştir. 

Sirandoni ve ark. (340) üç boyutlu sonlu elemanlar stres analizi kullanarak hibrit 

protezlerde farklı altyapı materyallerinin biyomekanik davranışlarını değerlendirmiştir. 

Dişsiz bir mandibulada implant destekli hibrit protezler altyapı materyaline göre altı gruba 

ayrılmıştır: titanyum (Ti), kobalt-krom (Co-Cr), zirkonya (Zr), polietereterketon (PEEK), 

karbon fiber takviyeli polieter eter keton (CFR-PEEK) ve polimetil metakrilat (PMMA). 

Çalışmadan elde edilen sonuçlara göre, PEEK ve PMMA altyapıları en yüksek toplam 

deformasyon değerlerini göstermiştir. Bu materyaller kullanıldığında altyapıda, 

implantlarda ve abutmentlarda Von Mises stres değerlerinde azalma görülmüş, ancak 
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kemikte asal stres değerleri artmıştır. Çalışmada implantlarda oluşan stres değerleri, 

yüksekten düşüğe sırasıyla CFR-PEEK, Zr, Co-Cr, Ti, PMMA ve PEEK altyapıları ile 

tespit edilmiştir (340). Bu çalışmanın sonuçları, PEEK gibi düşük elastisite modülüne 

sahip materyallerin altyapıda düşük stres, kemikte ise yüksek stres değerleri göstermesi 

açısından bizim çalışmamızla benzerlik göstermektedir. Ancak, PEEK gibi düşük elastisite 

modülüne sahip materyallerin implantlarda daha düşük stres değerleri oluşturduğu bulgusu, 

çalışmamızla çelişmektedir. Bu farklılığın, çalışmamızda farklı bir implant türü 

kullanılması ve kullandığımız implant tasarımında abutmentlerin subperiostal implantla 

entegre olması nedeniyle oluştuğu düşünülmektedir. 

Lee ve ark. (341) yaptıkları çalışmada implant destekli Toronto tasarım hibrit 

protezlerde üç farklı altyapı materyalini (zirkonya, titanyum ve PEKK) sonlu elemanlar 

stres analizi kullanarak değerlendirmiş ve karşılaştırmışlardır. Bu çalışmanın sonuçlarına 

göre, düşük elastisite modülüne sahip PEKK altyapı materyalinin darbe emici etkisinin 

yalnızca baskı stresinin (minimum asal stresin) baskın olduğu bölgelerde sınırlı ve oldukça 

düşük düzeyde olduğu tespit edilmiştir. Genel olarak sert altyapı materyalinin, implantlara 

ve peri-implant kemiğe daha az stres ilettiği bildirilmiştir. Çalışma sonucunda, düşük 

elastisite modüllü bir materyalin altyapı olarak kullanıldığında altyapı üzerinde daha az 

stres oluşturduğu, ancak düşük elastisite modüllü bu altyapının komşu protez yapılarına 

daha fazla stres aktardığı tespit edilmiştir (341). Çalışmamızda Toronto tasarım hibrit 

protez modellerinde, düşük elastisite modülüne sahip altyapı materyalleri, altyapıda daha 

düşük stres değerleri, ancak üst yapıda daha yüksek stres değerleri göstermiştir. Bu 

bulgularımız, Lee ve ark.’nın (341) çalışmasını desteklemektedir. Ancak Toronto tasarım 

hibrit protez modellerinde altyapı materyallerinin kemik ve implantlar üzerinde 

oluşturduğu stres değerlerinde belirgin bir fark gözlenmemiştir. Toronto protezlerinde 

farklı altyapı materyallerinin karşılaştırıldığı çalışmalar sınırlı sayıda olup, özellikle yeni 

nesil subperiostal implantlarla desteklenen Toronto hibrit protezlerin değerlendirildiği bir 

çalışma bulunmamaktadır. Bu nedenle, Toronto tasarım protezlerin kemik ve implant 

üzerindeki stres değerlerinin altyapı materyalinden bağımsız olarak benzer sonuçlar 

vermesi literatürle desteklenememiştir. 

Tribst ve ark. (322) vertikal olarak yerleştirilen 5 eksternal bağlantılı implant 

üzerinde abutment kullanılmadan tasarlanan bar yapısında, titanyum ve zirkonya 

materyallerini katı cisimlerde maksimum asal stres ve çene boyunca oluşan 
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mikrodeformasyon değerlerine göre karşılaştırmıştır. Çalışma sonucunda, zirkonya ve 

titanyumun beklenenden farklı olarak büyük ölçüde benzer biyomekanik davranışlar 

sergilediği ve altyapı materyalinin protez bileşenlerinde oluşan stres üzerinde kayda değer 

bir etkisinin olmadığı rapor edilmiştir. Bu sonuçlar, abutmentsiz vakalarda zirkonya 

altyapının biyomekanik davranışının titanyum bara benzer olduğunu göstermektedir (322). 

Ancak, bu çalışmanın sonuçları çalışmamızla ters düşmektedir. Bu farkın, bahsedilen 

çalışmada abutment kullanılmaması, bar tasarımı üzerine üstyapının modellenmemesi ve 

altyapı ile implant modellerinde çalışmamızdan farklı olarak asal stres değerlerinin 

incelenmesinden kaynaklandığı düşünülmektedir. 

Çalışmamızda, bar ve Toronto tasarımlarının kullanıldığı subperiostal implant 

üzerine uygulanan hibrit protezlerde, farklı altyapı materyallerinin stres dağılımı 

üzerindeki etkisi incelenmiştir. Altyapılarda oluşan en yüksek Von Mises stres değerlerine 

bakıldığında bu değerlerin altyapı abutment bağlantı bölgelerinde görüldüğü tespit 

edilmiştir. Altyapı üzerinde oluşan en yüksek stres değerlerine bakıldığında, genellikle 

yükleme bölgesinde (molar ve premolar bölgeleri) yoğunlaştığı tespit edilmiştir. Bar 

tasarım modelleri altyapı üzerinde oluşan Von Mises stres değerlerine göre 

karşılaştırıldığında yüksekten düşüğe doğru sırasıyla; Model 3 (Zr) (61.704 MPa)> Model 

1 (Co-Cr) (59.152 MPa)> Model 2 (Ti) (53.269 MPa)> Model 5 (Ti-Zr) (38.019 MPa)> 

Model 4 (PEEK) (17.996 MPa) şeklindedir. Toronto tasarım modelleri, altyapı üzerinde 

oluşan Von Mises stres değerlerine göre karşılaştırıldığında yüksekten düşüğe doğru 

sırasıyla; Model 8 (Zr) (55.603 MPa)> Model 6 (Co-Cr) (55.600 MPa)> Model 7 (Ti) 

(42.952 MPa)> Model 10 (PEEK-LiSi) (16.292 MPa)> Model 9 (PEEK) (14.863 MPa) 

şeklindedir. Bu sonuçlara göre altyapıda kullanılan materyalin elastisite modülü arttığında 

altyapıda oluşan stres değeri de artmaktadır. Bu bulgular literatürde endosteal implantlar 

kullanılarak yapılan ve farklı altyapı materyallerinin sonlu elemanlar analizi yöntemiyle 

karşılaştırıldığı çalışmalarla benzerlik göstermektedir (24, 307, 312, 325, 338). 

Çalışmamızda, subperiostal implantlarda oluşan en yüksek Von Mises stres değerleri 

incelenmiştir. Tüm modeller için en yüksek değerler implantların boyun bölgelerinde (yani 

bazal çerçeveyi abutmentlara bağlayan kollarında) gözlenmiştir. Bar tasarım modellerinde 

subperiostal implantların boyun bölgesinde oluşan en yüksek Von Mises stres değerleri 

yüksek olandan düşük olana doğru sırayla: Model 4 (PEEK) (104.594 MPa)> Model 2 (Ti) 

(86.896 MPa)> Model 1 (Co-Cr) (84.849 MPa)> Model 3 (Zr) (84.591 MPa)> Model 5 

(Ti-Zr) (80.228 MPa) şeklindedir. Toronto tasarım modellerinde subperiostal implantların 
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boyun bölgesinde oluşan en yüksek Von Mises stres değerleri yüksek olandan düşük olana 

doğru sırayla: Model 6 (Co-Cr) (85.667 MPa)> Model 8 (Zr) (85.654 MPa)> Model 7 (Ti) 

(85.102 MPa)> Model 10 (PEEK-LiSi) (78.857 MPa)> Model 9 (PEEK) (72.503 MPa) 

şeklindedir. Modeller arasında subperiostal implant üzerinde en yüksek Von Mises stres 

değeri Model 4 (PEEK) (104.594)’te gözlenmiştir. En düşük Von Mises stres değeri ise 

Model 9 (PEEK) (72.503 MPa)’da gözlenmiştir. Bar tasarım hibrit protezi Model 4, PEEK 

altyapı ve PMMA üstyapıdan oluşmakta olup iki materyalin de elastisite modülü de 

düşüktür. Toronto tasarım hibrit protezi Model 9, PEEK altyapı ve zirkonya üstyapıdan 

oluşmakta olup üstyapı elastisite değeri PMMA’dan oldukça yüksektir. İmplantlarda 

oluşan stres değerlerindeki bu farklılığın, üstyapı materyallerinin elastisite modülündeki 

farklılıklardan veya Toronto tasarımının bar tasarımına kıyasla stres dağılımını daha farklı 

şekilde sağlamasından kaynaklandığını düşünmekteyiz. 

Jameel ve ark. (339) çalışmalarında mandibular posterior bölgedeki üç üyeli 

implant destekli protezlerde zirkonya, lityum disilikat ve kobalt krom alaşımını üst yapı 

malzemesi olarak kullanarak stres dağılımını sonlu elemanlar stres analiziyle 

incelemişlerdir. Zirkonya ve kobalt krom, sırasıyla yakın elastisite modülleri ile benzer 

stres seviyeleri oluşturmuştur. Buna karşılık, lityum disilikat daha düşük elastisite modülü 

nedeniyle en yüksek stres seviyelerine yol açmıştır. Bu çalışmada elastik modülü yüksek 

olan materyallerin (zirkonya ve kobalt-krom) stres dağılımında daha dengeli olduğu ve bu 

materyallerin implant destekli protezlerde tercih edilebileceği analiz sonuçları ile 

belirtmişlerdir. Çalışmamızda üstyapı materyali olarak zirkonya, PMMA ve lityum dislikat 

materyallerini kullandık. Çalışmamızda aynı altyapı materyali ve altyapı tasarıma sahip 

hibrit protezler karşılaştırıldığında üstyapıda elastisite modülü yüksek olan materyallerin 

kullanıldığı modellerde daha düşük stres değerleri gözlenmiştir. Bu bulgular çalışmayla 

benzerlik göstermektedir. 

Ferreira ve ark. (30) mandibular implant destekli hibrit protezlerde farklı üstyapı 

(akrilik reçine ve porselen) ve altyapı materyallerinin (titanyum, altın, gümüş-paladyum, 

kobalt-krom ve nikel-krom) stres dağılımına etkilerini sonlu elemanlar analizi ile 

değerlendirmiştir. Çalışmada, üstyapıda kullanılan materyallerin metal altyapılarda oluşan 

stres değerleri üzerinde önemli bir etkiye sahip olduğu bulunmuştur. Altyapı materyalinden 

bağımsız olarak, akrilik reçine dişlerin kullanıldığı gruplarda metal altyapıda oluşan Von 

Mises stres değerlerinin, porselen dişlerin kullanıldığı gruplara kıyasla belirgin şekilde 
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daha yüksek olduğu gözlenmiştir. Niteliksel olarak, akrilik reçine dişlerde oluşan stresler 

yükleme alanına yakın bölgede yoğunlaşırken, porselen dişlerde stresin daha yüksek 

olduğu ve protezin tamamına yayıldığı tespit edilmiştir (30) Çalışmamızda da hibrit 

protezleri farklı altyapı materyalleri ve farklı üstyapı materyalleri kullanarak kıyasladık. 

Sonuçlarımıza göre üstyapı materyallerinin altyapıda ve üstyapıda oluşturduğu stres 

değerleri ve dağılımı bu çalışma ile benzerlik göstermektedir. 

Çalışmamızda farklı tasarım ve farklı altyapı materyallerinin kullanıldığı modeller 

elde edilmiş olup üstyapı materyalleri karşılaştırıldığında, karşılaştırmada daha doğru 

sonuçlar elde etmek için altyapı materyali ve altyapı tasarımı aynı tutulmuştur. Bu koşullar 

sağlandığında bar tasarım ve titanyum altyapılı modeller altyapıda oluşan stres değerlerine 

göre karşılaştırıldığında yüksekten düşüğe doğru sırasıyla; Model 2 (Ti) (53.269 MPa)> 

Model 5 (Ti-Zr) (38.019 MPa) şeklindedir. Bu sonuca göre elastisite modülü yüksek olan 

zirkonya üstyapı materyali, elastisite modülü düşük olan PMMA üstyapı materyaline 

kıyasla altyapıda daha düşük Von Mises stres değeri oluşturmuştur. Altyapı tasarımı ve 

altyapı materyali aynı olan Toronto tasarım ve PEEK altyapılı modeller altyapıda oluşan 

stres değerlerine göre karşılaştırıldığında yüksekten düşüğe doğru sırasıyla; Model 10 

(PEEK-LiSi) (16.292 MPa)> Model 9 (PEEK) (14.863 MPa) şeklindedir. Bu sonuca göre 

elastisite modülü yüksek olan zirkonya üstyapı materyali, elastisite modülü düşük olan 

lityum disilikat üstyapı materyaline kıyasla altyapıda daha yüksek Von Mises stres değeri 

oluşturmuştur. Çalışmamızda üstyapıda oluşan stres değerleri incelendiğinde bar tasarım 

grubunda PMMA üstyapı materyalinin kullanıldığı modellerde stresler yükleme bölgesinde 

iken Toronto tasarım grubunun tamamında stresler protetik üstyapı boyunca yayılmıştır. Bu 

iki tasarım grubunda farklı üstyapı materyalleri kullanımına bağlanabilir. Ayrıca üstyapıda 

oluşan stres değerleri incelendiğinde elastisite modülü yüksek üstyapı materyallerinin 

kullanıldığı modellerde daha yüksek Von Mises stres değerleri görülmüştür. Elde ettiğimiz 

bu bulgular yapılan çalışmalarla (30, 339) benzerlik göstermiştir. 

Bu çalışmanın temel sınırlılığı, sonlu elemanlar stres analizinin doğal in vivo 

koşulları tam olarak yansıtamamasıdır. Sonlu elemanlar stres analizinde, kemik-implant 

bağlantısı %100 osseointegrasyon varmış gibi kabul edilmiş ve modeller homojen ve 

izotropik olarak değerlendirilmiştir. Ancak, bu koşullar gerçek hayatta birebir mevcut 

değildir.  
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6. SONUÇ ve ÖNERİLER 

Çalışmamızın sınırlamaları dahilinde elde edilen sonuçlar şu şekilde özetlenebilir: 

1. Maksiller osteosentez vidalarının çevresindeki oluşan maksimum ve minimum 

asal stres değerleri zigomatik osteosentez vidalarının çevresinde oluşan stres 

değerlerinden daha yüksek tespit edilmiştir. 

2. Osteosentez vidalarının çevresindeki kemikte oluşan stres değerleri, alveolar 

kemikteki oluşan stres değerlerinden daha yüksek tespit edilmiştir. 

3. Osteosentez vidalarının çevresindeki kemikte yüksek elastisite modülüne sahip 

altyapı materyalleri daha düşük stres değerleri oluşturmuştur.  

4. Alveolar kemikte yüksek elastisite modülüne sahip altyapı materyalleri daha 

yüksek stres değerleri oluşturmuştur.  

5. Bar tasarım hibrit protez modellerinde osteosentez vidaları çevresindeki 

kemikte, Toronto hibrit protez modellerinden daha yüksek stres değerleri tespit 

edilmiştir. 

6. Tüm modeller için, kemikte oluşan maksimum ve minimum asal stresler 

kemiğin kırılma dayanımını aşmamıştır. Maksiller osteosentez vida çevresinde 

modeller arasında görülen en yüksek değer Model 4 (PEEK)’de 7.138 Mpa 

olarak bulunmuştur.  

7. Tüm modeller için en yüksek Von Mises stres değerler implantların boyun 

bölgelerinde (yani bazal çerçeveyi abutmentlara bağlayan kollarında) 

gözlenmiştir. Modeller arasında subperiostal implant üzerinde en yüksek Von 

Mises stres değeri Model 4 (PEEK) (104.594 MPa)’te gözlenmiştir. 

8. Bar tasarım modellerinde altyapı materyali elastisite modülü arttıkça altyapıda 

oluşan stres değerleri artarken, implantta oluşan stres değerleri azalmıştır.  

9. Toronto tasarım modellerinde altyapı materyali elastisite değeri arttıkça 

altyapıda ve implantta oluşan stres değerleri artmıştır.  

10. Tüm modellerde üstyapı materyali elastisite modülü arttıkça altyapıda oluşan 

stres değerleri azalmış ve üstyapıda oluşan stres değerleri artmıştır.  

11. Bar tasarım modellerinde PMMA üstyapıda daha düşük stres değerleri oluşmuş 

ve bu stresin yükleme bölgesinde yoğunlaştığı tespit edilmiştir. Zirkonya 

üstyapıda ise daha yüksek stres değerleri oluşmuş ve bu stresin protezin 

devamına yayıldığı tespit edilmiştir. 
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12. Toronto tasarım modellerinde lityum disilikat üstyapıda daha düşük stres 

değerleri oluşmuştur. Lityum disilikat ve zirkonya üstyapılarında oluşan 

stresler protezin devamı boyunca yayıldığı tespit edilmiştir. 

Bu çalışmanın sonucunda, Co-Cr, Ti, Zr ve PEEK gibi altyapı materyalleri 

kıyaslandığında, düşük elastisite modülüne sahip materyallerin implant ve çevre dokulara 

daha fazla stres ilettiği tespit edilmiştir. Bu, protetik bileşenleri aşırı yüklenmeden korusa 

da, uzun vadede implant çevresindeki kemik dokusunda rezorpsiyon riskini artırabilir. 

Buna karşılık, Co-Cr, Ti ve Zr gibi yüksek elastisite modülüne sahip materyaller, peri-

implant bölgedeki stresin daha dengeli dağılmasını sağlayarak kemik dokusunun 

korunmasına ve implant stabilitesinin sürdürülmesine katkıda bulunabilir. Bar ve Toronto 

tasarımları subperiostal implantlarda ve kemikte farklı stres dağılımları sergilemiştir. 

Toronto tasarım modellerinde bar tasarıma kıyasla daha iyi stres dağılımı gösterdiği 

düşünülmektedir. Üstyapıda ise zirkonya gibi elastisite modülü yüksek materyallerin uzun 

vadeli başarı ve biyomekanik dayanıklılık açısından daha uygun bir tercih olacağı 

düşünülmektedir. Ancak farklı altyapı tasarımları, altyapı ve üstyapı materyalleriyle 

üretilmiş subperiostal implant destekli hibrit protezlerdeki stres dağılımının incelendiği 

çalışmaların kısıtlı olması nedeniyle elde ettiğimiz bu sonuçların in vitro ve in vivo ileri 

düzey çalışmalarla desteklenmesi önerilebilir. 
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