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yiikleme sonucu tist yapida olusan Von Mises stres degerleri dagilima.

(a) Model 1-14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.
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Resim 39.

Resim 40.

Resim 41.

Resim 42.

Resim 43.

Resim 44.

Resim 45.

Resim 46.

Resim 47.

Resim 48.

Resim 49.

Resim 50.

Resim 51.

14 mm kron yiiksekligindeki ii¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik
yiikkleme sonucu implantlarda olusan Von Mises stres degerleri
dagilimi. (a) Model 1-14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

14 mm kron yiiksekligindeki ii¢ {iyeli sabit protez modellerinde oblik
yiikkleme sonucu abutmentlerde olusan Von Mises stres degerleri
dagilimi. (a) Model 1-14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

14 mm kron yiiksekligindeki ii¢ {iyeli sabit protez modellerinde oblik
yiikleme sonucu baglanti vidalarinda olusan Von Mises stres degerleri
dagilimi. (a) Model 1-14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

14 mm kron yiiksekligindeki ii¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik
yiikleme sonucu kortikal kemikte olusan maksimum asal gerilme
degerleri. (a) Model 1-14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

14 mm kron yiiksekligindeki ii¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik
yiikkleme sonucu kortikal kemikte olusan minimum asal gerilme
degerleri. (a) Model 1-14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

14 mm kron yiiksekligindeki {i¢ liyeli sabit protez modellerinde oblik
yiikleme sonucu trabekiiler kemikte olusan maksimum asal gerilme
degerleri. (a) Model 1-14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

14 mm kron yiiksekligindeki {i¢ tiyeli sabit protez modellerinde oblik
yiikkleme sonucu trabekiiler kemikte olusan minimum asal gerilme
degerleri. (a) Model 1-14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

14 mm kron yiiksekligindeki modellerin oblik ylikleme sonucu sagital
kesitte Von Mises stres dagilimi

Model 1°de farkli kron yiiksekliginde vertikal kuvvet sonucu olusan
deformasyon goriintiileri. (a) Model 1-10. (b) Model 1-14.

Model 2°de farkli kron yiiksekliginde vertikal kuvvet sonucu olusan
deformasyon goriintiileri. (a) Model 2-10. (b) Model 2-14.

Model 3’te farkli kron yiiksekliginde vertikal kuvvet sonucu olusan
deformasyon goriintiileri. (a) Model 3-10. (b) Model 3-14.

Model 1’de farkli kron yiiksekliginde oblik kuvvet sonucu olusan
deformasyon goriintiileri. (a) Model 1-10. (b) Model 1-14.

Model 2°de farkli kron yiiksekliginde oblik kuvvet sonucu olusan
deformasyon goriintiileri. (a) Model 2-10. (b) Model 2-14.
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Resim 52.

Model 3’te farkli kron yiiksekliginde oblik kuvvet sonucu olusan
deformasyon goriintiileri. (a) Model 3-10. (b) Model 3-14.
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OZET

Kron Yiiksekliginin Dental implantlarin Farkl Say1 ve Pozisyonda
Yerlestirilmesiyle Kemik, implant ve Ust Yapida Olusacak Stresler Uzerine Etkisinin

Sonlu Elemanlar Stres Analizi Yontemiyle incelenmesi

Implant destekli sabit protezler, kismi dissiz hastalar icin dngdriilebilir, giivenilir ve
biyouyumlu restorasyon prosediirii haline gelmistir. Bununla birlikte kron yiiksekligi, en
uygun tedavi sonucunun elde edilmesinde kritik bir faktérdiir. Biyomekanik kuvvetlerdeki
bir artig, kron yiiksekligindeki artisla dogrudan iliskili oldugu i¢in tedavi planmi dikkatli bir
sekilde degerlendirilmelidir. Calismamizin amact; kron yiiksekliginin dental implantlarin
farkli say1 ve pozisyonda yerlestirilmesiyle, fonksiyonel kuvvetler altinda kemik, implant ve

iist yapi lizerine etkisinin incelenmesi ve karsilagtirilmasidir.

Calismamizda posterior mandibular bolgede ayni1 ¢ap ve uzunlukta (4.1 mmx10 mm)
dental implantlarla desteklenen {i¢ planlama modeli olusturuldu. Bu modellerde iki farkli
kron yiiksekligine sahip {i¢ iiyeli sabit protezlere uygulanan vertikal ve oblik kuvvetler sonlu
eleman stres analizi ile degerlendirildi. Kortikal ve trabekiiler kemik i¢in asal stres degerleri,

implant ve tiim yapilar i¢cin Von Mises stres degerleri karsilastirildi.

Kron yiiksekligindeki artis, vertikal kuvvetler altinda modellerdeki stres degerlerinde
onemli bir etki gostermezken, oblik kuvvetler altinda tim modellerdeki stres degerlerini
artirdi. Modellerdeki en yiiksek stres degerleri 14 mm kron yiiksekligine sahip implant
destekli sabit protezlere oblik kuvvetler uygulandiginda meydana geldi. Kortikal kemik
rezorbsiyonunu dnlemek i¢in, 6zellikle kron yiiksekliginin arttigi durumlarda kaybedilen her
dis icin bir implant gerektigi sonucuna varildi. Kaybedilen her dis i¢in bir implant
yerlesiminin miimkiin olmadig1 ve anatomik yapilarin implant yerlesimine engel oldugu
durumlarda iki implantin 30 derece agiyla yerlestirilmesi, iki implantin dik yerlestirilmesine

gore daha uygun bulundu.

Anahtar Sozciikler: Dental implant, Sabit parsiyel protez, Sonlu elemanlar analizi

XX



ABSTRACT

FEM Analysis of Stresses on Implant, Surrounding Bone and Superstructure
with Different Implant Number and Position for Implant Supported Fixed Prothesis

In Different Crown Heights

Implant-supported fixed partial prosthesis have become a predictable, reliable and
biocompatible restoration procedure for partial edentulous patients. However, crown height
is a critical factor against achieving the optimal treatment result. Because an increase in
biomechanical forces in directly relationship to the increase in crown height, the treatment
plan should be carefully considered. The aim of our study to investigate and compare the
effect of crown height on the surrounding bone, implant and superstructure under functional

forces by placing dental implants in different numbers and positions.

In our study, three planning models supported by dental implants of the same
diameter and length (4.1 mmx10 mm) were simulated in posterior mandibula. In these
models, the vertical and oblique forces applied to three-unit fixed dental prostheses with two
different crown heights were evaluated by finite element stress analysis. The principal stress
values for cortical and trabecular bones, the Von Mises stress values for all structures and

implant were compared.

While the increase in crown height did not show a significant impact in the stress
values in the models under vertical forces, it increased the stress values in all models under
oblique forces. The highest stress values in the models occurred when oblique forces were
applied to implant-supported fixed dental prostheses with a crown height of 14 mm. It was
concluded that to prevent cortical bone resorption especially in cases of increase of crown
height should be one implant for each lost tooth. In cases where one implant for each lost
tooth is not possible and anatomical structure prevent from to place the implants in an
optimal position, placing two implants at an angle of 30 degrees was found more appropriate

than placing two implants straight.

Keywords: Dental implant, Fixed partial denture, Finite element analyses
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1. GIRIS ve AMAC

Dis kayiplari; ¢igneme giigliigii, fonasyon kaybi, estetik kaygi ve bunlara bagli
psikolojik problemlere sebep olur. Rehabilitasyonlar1 i¢in pek ¢ok protetik yaklasim
bulunmasiyla birlikte implant kullanimi tedavi segenekleri arasinda tist siralara yiikselmistir.
Implant destekli protezler, tam veya kismi digsiz hastalar icin iyi bir tedavi secenegi olarak
kabul edilir ve her tiirlii rehabilitasyonda implant ve protezler i¢in yiiksek basar1 ve sag kalim
oranlar1 sunarlar (1). En iyi sonucu elde etmek amaciyla teknik ve biyomekanik

parametrelerin dikkatlice degerlendirilmesi ¢ok 6nemlidir (2).

Mevcut kemik, implant tedavisinde onemli bir faktor olusturur ve dissiz alanin
siirlarmi belirler (3). Posterior bolgelerde uzun siireli digsizligin sebep oldugu dogal kemik
rezorbsiyonunun bir sonucu olarak interark mesafesi artar ve buna bagli olarak implant
tizerindeki kron uzunlugu, dogal anatomik kron uzunlugundan daha fazla olur. Bircok faktor
implant destekli restorasyonlarda mekanik ytikleri artirabilir ve kron yiiksekligindeki artig
da bu faktorlerden biridir. Kron yiiksekligi protezin goriiniimiine ve okliizal yiikleme
sirasinda implant ve ¢evresinde krestal kemik {lizerindeki moment kuvvetine etki eder (4).
Kron boyu uzadik¢a kuvvetin yatay bileseni nedeniyle daha biiyiilk moment olusur. Yan
yiikler uygulandiginda kron boyu dikey kaldirag¢ olarak etki gosterir ve kemik-implant ara
yiizeyinde olusan stresi artirir. Sonug olarak, kron yiiksekliginin fazlaligi kuvvet miktarimni

artirdi@i i¢in, implant destekli protezle iligkili mekanik komplikasyonlar1 artirabilir (5).

Interark mesafesi fazla olan ya da kemik rezorbsiyonuna bagl kron yiiksekliginin
normale gore artis gosterdigi durumlarda kron/implant orant da artar. Artmis kron/implant
orant periimplant bolgede stres artislarina neden olmaktadir ve bu nedenle protetik
rehabilitasyonun basarisi i¢in dnemlidir. Planlama yapilirken klinik olarak en azindan 1/1
kron/implant orani saglanmaya c¢alisilmalidir (6). Fakat kemik rezorbsiyonunun bir sonucu
olarak maksiller siniise, mandibular sinire ve mental foremene yakinlik gibi anatomik
durumlar nedeniyle istenilen boydaki implantlart uygun konuma yerlestirmek her zaman
miimkiin olmayabilir (7). Sinilis tabani yiikseltme, kemik augmentasyonu gibi cerrahi
islemler ile kemik yiiksekligi artirilabilir ya da implant sayis1 artirilarak ek destek
saglanabilinir. Fakat cerrahi islemlerden dolay1 implant basarisini etkileyecek komplikasyon
riski artacak, tedavi siiresi uzayacak ve maliyet yiikselecektir (5, 8-10). Bu durumlarda
anatomik yapilari korumak amaciyla implantlar egimlendirerek kullanmak alternatif bir

tedavi yaklasimi olarak kabul edilir (7). Implant yerlesimi hastanin anatomisiyle iliskilidir
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ve kron yiiksekligi tim bu tedavi secenekleriyle beraber degerlendirilmesi gereken bir
parametredir (5). Posterior bolgedeki kismi dissizlik durumlarinda kron yiiksekligi arttik¢a,
implant sayisi, yeri, konumu ve ayrica en i1yi koprii tasarimi hakkinda bazi sorularin

cevaplanmasi gerekir.

Sonlu eleman stres analizi yontemi; mekanik kuvvetlerin biyolojik sistemler
tizerindeki etkisinin incelenmesine olanak veren ve invaziv olmayan, karmasik geometriye
sahip yapilar i¢in uyumluluk, teorik temellerin giivenilirligi, hesaplama kolayligi ve
kullanish bir arag¢ olarak kabul edilmesiyle birlikte oral implantolojide ¢igneme kuvvetlerine
bagli implant ve kemik arasinda olusan degisiklikleri incelemek ve stres seviyelerini 6lgmek

amaciyla en ¢ok kullanilan yontemlerden biri olmustur (11, 12).

Bu calismamizda posterior mandibular bolgede ard arda ii¢ dis kaybinda, farkli say1
ve pozisyonda yerlestirilen dental implantlarla yapilan planlama segeneklerinde iki farkl
kron ytiksekligindeki 3 iiyeli sabit protezlere gelen aksial ve oblik kuvvetlerin; kortikal ve
spongioz kemik, implant ve iist yapida olusturdugu stres degerleri sonlu elemanlar stres

analizi yontemiyle hesaplanarak karsilastirilacaktir.



2. GENEL BILGILER
2.1. implant Tanim ve Tarihi

Implant; cerrahi olarak orofasiyal dokulara yerlestirilen, kaybedilmis fonksiyonun
geri kazanilmasi, terapotik, ankraj veya estetik amaglarla kullanilan biyouyumlu alloplastik
materyallerdir. Sabit ve hareketli proteze desteklik ve retansiyon saglayan, maksilla veya
mandibula kemiginin i¢ine veya iizerine yerlestirilen biyouyumlu materyallere ise dental

implant denir (13).

Eksik dislerin rehabilite edilebilmesi i¢in yapilan arayislar antik ¢aglara kadar
dayanmaktadir. Yapilan arkeolojik kazilarda cenelere yerlestirilen tag, tahta pargalari,
metaller, deniz kabugu ve hayvan dislerine rastlanilmistir. 1809 yilinda Maggiolo, altin
materyaline dis kokii sekli vererek c¢ekim soketine yerlestirilmistir ve iyilesme
tamamlandiktan sonra kron restorasyonu tamamlayarak kemik i¢i implanti tarihte ilk
uygulayan olmustur, fakat ilgili bolgede gingival inflamasyonla karsilagilmistir. Greenfield
1906 yilinda iridyum-platin alasimindan olusan silindirik implantlari tanitmistir. Strock ise
1938 yilinda kobalt-krom-molibden alasimindan vida seklindeki implantlari, 1940 yilinda
ise endodontik implant1 gelistirmistir. Dahl 1938’de, dental implantlar1 kemigin tizerine

yerlestirmis ve ilk subperiosteal implantin yapimini gergeklestirmistir (14).

Modern dis hekimliginde 1971 yilinda Branemark ve arkadaslar titanyumun kemik
dokusu ile uyumlu oldugunu ve disetinde alerjik ve toksik reaksiyonlar olusturmadigini, dis
eksikliginin tedavisinde kullanilabilecegini belirtmislerdir (15). Ayrica implantolojide

onemli bir kavram olan ‘osSeointegrasyon’ terimini ortaya koymuslardir (16).
2.2. Osseointegrasyon Tanimi

Branemark ve arkadaslar1 osseointegrasyonu ‘1sik mikroskobu altinda canli kemik
dokusu ile implant yilizeyi arasinda gdzlenen, hi¢gbir doku bulunmaksizin, fibréz bag dokusu
tarafindan engellenmeyen direkt, yapisal ve fonksiyonel baglant1” seklinde tanimlamiglardir
(16, 17). Zarb ise klinik ortamda daha yararl olabilecegini diisiinerek osseointegrasyonu,
fonksiyonel yiikleme sirasinda kemikte bulunan alloplastik materyallerin klinik olarak
asemptomatik ve sert fiksasyonunun saglandigi ve siirdiiriildiigli bir siire¢ olarak

tanimlamustir (18).

Implantin uzun siire saglikli bir sekilde fonksiyon gdsterebilmesi, mevcut

konumundaki stabilite ve retansiyonun saglanabilmesi i¢in tam bir osseointegrasyonun
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saglanmast sarttir. Albrektsson ve arkadaslari osseointegrasyonun basarisini etkileyen

baslica faktorleri belirlemislerdir. Bu faktorler:

Implant materyali

Implant tasarimu,

Implantin yiizey 6zellikleri

Implant yerlestirilecek bolgedeki kemigin 6zellikleri,
Cerrahi prosediirler

Implantin yiikleme kosullaridir (19).

2.3. Dental implantolojide Basariy1 Etkileyen Faktorler

Dental implantlarin basarisin1 ve sag kalim oranlarmi etkileyen pek cok faktor

bulunmaktadir. Implant basarisina atravmatik cerrahi, asepsi, saglik, beslenme, hastanin

uyumu, cerrahin basarisi, periyodik kontroller, biyouyumlu materyal kullanimi, implantin

biyomekanik tasarimi, biyoaktif yiizeyi, makro ve mikro tutuculuk (retansiyon), kemik

kalite ve kantitesi gibi bir ¢ok faktor etki etmektedir (20).

Implantin basari kriterlerine baktigimizda;

Implant klinik olarak degerlendirildiginde mobil olmamals,
Radyolojik takiplerde implant ¢evresi ve kemik dokusunda radyoliisent alanlar

bulunmamali,

Kemik kaybi, implantin yerlestirildigi ilk yil 1.5 mm’den az, ilk y1l sonras1 yillik

olarak 0.2 mm’den az olmall,

Agr1, enfeksiyon, ndropati, parestezi veya mandibular kanal hasar1 gibi kalici/geri
dontisii olmayan belirti ve semptomlar olmamali,

Implant yerlesimi, hasta ve dis hekimi igin tatmin edici bir goriiniime sahip olan
protezin yapiminit engellememeli, fonksiyon ve ¢igneme sirasinda yeterli islev

saglamali,

Implant uygulamasindan sonra ilk 5 yillik takipte basar1 oran1 en az %85, ilk 10 yillik
takipte ise %80’den az olmamalidir (21-23).



2.4 Dental implantlarin Siniflamasi

Dental implantlar farkli arastirmacilar tarafindan; implantin kemikle olan iligkisine,
yapildiklar1 materyale, makroskopik govde tasarimlarina, yiizey 6zelliklerine, yiikkleme

stirelerine vb. farkli 6zelliklerine gore siniflandirilmistir (24).
Dental implantlar kemikle olan iliskilerine gore;
e Subperiosteal/Epostal (kemik tizeri) implantlar
e Transmandibular (Transosteal-kemik boyunca) implantlar
e Endoosseoz (kemik i¢i) implantlar olarak siniflandirilmistir (Sekil 1) (25).
2.4.1. Subperiostal implantlar

Subperiostal implantlar, rezidiiel alveolar kret yiizeyi ile mukoza arasina yerlestirilen
ve dokiim islemi biiyiikk hassasiyet gerektiren, kisiye 6zel olarak hazirlanan implantlardir.
Bu implantlarin kullanimi iki asamali bir cerrrahi islem gerektirir. Ik cerrahi islemde
mukoperiosteal flep kaldirilarak implantin yerlestirilecegi alan ortaya ¢ikarilir ve ol¢iisii
almir. Bu oOl¢iiden elde edilen kemik doku modeli iizerine kobalt-krom alagimindan
dokiilmis kisiye 6zel implant elde edilir ve ikinci operasyon sirasinda subperiostal olarak

yerlestirilir. Sabit veya hareketli protezler implanttan uzanan transmukozal postlara baglanir

(25).

Yapilan ¢aligmalar bu tip implantlarda yiiksek oranda enflamasyon, islem sonrasi
yapisal bozulmalar, parestezi, implantin ayrilmasi, kemik rezorbsiyonunun hizlanmasi gibi
klinik sorunlarin varligin1 ortaya ¢ikarmistir (26). Bu dezavantajlar subperiosteal
implantlarin basarisiz kabul edilmesinin ve gliniimiizde tercih edilmemesinin sebeplerini

olusturmaktadir.
2.4.2. Transmandibular implantlar

Transmandibular implantlar, 6zellikle asir1 atrofik mandibula i¢in gelistirilmistir
(25). Bu implantlar genel anestezi altinda ekstraoral olarak yerlestirilir. Mandibulada
submental bolgeye yerlestirilen ve kortikal kemigi dikey olarak gecen implantlardir.
Kortikal kemigin altina yerlestirilen plak bes vida ile sabitlenir ve dort transossedz post
plaktan ¢ikarak mandibula ve oral mukozay1 perfore ederek oral kaviteye acilir. Postoperatif
olarak bu dort trasossedz postlar bir barla baglanir (27). Cerrahi sonrasi enfeksiyon,

transosse0z postlarin osseointegrasyon kaybi, postlarin kirilmasi, oral mukozanin
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hiperplazisi, implant g¢evresinde kemik kaybi, mental sinir yaralanmalari gibi ciddi
komplikasyonlar bildirilmistir (25). Komplikasyon risklerinin fazlaligi nedeniyle rutinde

kullanilmamaktadir.
2.4.3. Endoosseoz implantlar

Maksilla veya mandibulanin alveolar veya bazal kemigine yerlestirilen ve bir protezi
desteklemek i¢in kullanilan, kaybedilen kdkiin yerini alan implantlara endoosseoz implantlar
denir (13). Bu implant sistemi kemik igerisinde bulunan implant gévdesi ve endoosseoz
implant-abutment olarak adlandirilan retantif bir bilesenden olusur (25). Bu tasarim mevcut
anatominin kullanimini en iist diizeye ¢ikarmak ve protezi uygun sekilde desteklemek icin
yerlestirilen implantlarin say1, konum ve boyutunu degistirebilme firsat1 sunar. Endoosseoz

implantlar su anda en yaygin kullanilan implant tiirleridir (28).
Kemik i¢inde kalan ana par¢anin geometrik sekline gore;

e Blade tipi implantlar,
e Vent tipi implantlar,
e Silindirik tip implantlar,

e Vida tipi implantlar, olarak siniflandirilir.
2.4.3.1. Blade/Plate Tipi Implantlar

Blade tipi implantlar bigak sirti ya da plaka seklinde olup, rehabilite edilecek
bolgenin morfolojisine uyarlanabilen farkli sekillere sahiptir. Kemik i¢ine yerlestirilen kismi
yatay olarak daha fazladir ve boylece tork en aza indirgenir, yanal kuvvetlere kars1 direng
artar. Ayrica kemik olugsmasina izin vermek icin dikdortgen sekilli gdvdede biiyiik acikliklar
veya delikler mevcuttur (29). Tam dissiz genelerde veya ince kretlerde tedavi amagh olarak
kullanilmaglar, fakat yumusak doku problemleri ve hizli kemik rezorbsiyonlari nedeniyle

kullanimlari yayginlasmamuistir (30).
2.4.3.2. Vent Tipi Implantlar

Bu implantlarda implantin hacmi kiigiiltiilmiistiir ve gévdesinde bulunan delikler
sayesinde tutunma yiizeyi artirilmistir. Ayrica bu delikleri dolduran kemik dokusu,

fizyolojik yiiklerde sok absorbe edici olarak gorev yapar (31).



2.4.3.3. Silindir Tip implantlar

Kok formunda olusturulmus, yerlestirilen bolgeden daha genis c¢apli olan ve
boylelikle stabilizasyonun implant ylizeyi ile kemik arasinda siirtlinme ile saglandigi
endoosseoz implantlardir. Bu siirtiinme direncini artirmak i¢in yiizeyleri hidroksiapatit

(HA), titanyum plazma spreyi (TPS) ile kaplanmis gesitleri bulunmaktadir (28).
2.4.3.4. Vida Tipi Implantlar

Vida tipi implantlar dis kokiine benzeyen formda iiretilmistir ve mekanik tutuculuk
yivlerle saglanmistir. Yivler sayesinde yiizey alanin1 artmis, makaslama kuvvetlerine karsi
diren¢ saglanmistir. Bu implantlar kendilerine 6zgii enstriimanlarla kemik igerisine
yerlestirilir ve diger implant ¢esitlerine gore daha iyi primer stabilizasyon gosterir (16, 17).

Vida tipi implantlar en ¢ok tercih edilen implant tipleridir.

Subperiosteal Transmandibular Endoosseoz

Sekil 1. Dental implant gesitleri (Pocket’ten (32))

2.5. implant Geometrisi

Implant biyomekaniginde dogal dislerde bulunan ve kuvvet kiric1 6zellige sahip olan
periodontal ligamentin olmamasi, implant-protez sistemine uygulanan yiikiin dogrudan
kemige aktarilmasina sebep olur (33). Implant geometrisi, gelen ¢igneme kuvvetlerinin
kemik i¢inde diizenli bir sekilde dagitilmasi ve implantin yerlestirilme sirasindaki primer
stabilizasyon agisindan 6nemli bir faktordiir (28). Buna bagl olarak implant ¢evresinde
olusan stresin dagilimi; implant ¢api, implant boyu, yiv tasarimi, implant yiizey 6zellikleri

ve boyun bolgesi 6zelliklerinden etkilenir (34).



2.5.1. Yiv Geometrisi

Implant ile kemigin temas alanim artirmak, kemik-implant ara yiizeyinde olusan

stresin daha diizglin dagilabilmesini saglamak amaciyla implantlara yivler eklenmistir (35—
37).

Yiv sekli, yiv adimi, yiv derinligi ve yiv genisligi implantin temas alanini artiran,
yivin Ozelliklerini belirleyen ve implantin biyomekanik ylik dagilimimi etkileyen ¢esitli

geometrik parametrelerdir (Sekil 2) (37).

Apikal
ylz acisi
Yiv
sarmal
acisi
Yiv adimi
Yiv .
derinligi Yiv genisligi
ic cap
Dis cap

Sekil 2. Yiv geometrisi (Abuhussein H’den, (38))

2.5.1.1. Yiv Sekli

Implanta gelen kuvvetleri karsilama ve ¢evre kemige iletmede yiv sekli oldukca
onemlidir. Ideal bir yiv seklinin implant-kemik ara yiizeyinde en yikic1 kuvvet olan kesme
tipi kuvvetleri azaltmasi gerekir. Giiniimiizde Vv tipi, kare tipi, yelken (buttress) tipi, ters

yelken (reverse buttress) tipi yivler mevcuttur (Sekil 3) (37, 38).



V Tip Kare Tip Yelken Tip Ters Yelken Tip Spiral Tip

Sekil 3. Yiv sekilleri (Abuhussein H’den (38))

2.5.1.2. Yiv Adim

Komsu iki yivin uzun akslarina paralel iki ¢izgi arasindaki mesafedir, yani birim
alandaki yiv sayisini ifade eder. Yiv adiminin azalmasi birim alandaki yiv sayisinin artmasini

saglar. Dolayisiyla implant ve kemik arasindaki fonksiyonel yiizey alani artar (36—38).
2.5.1.3. Yiv Derinligi ve Genisligi

Yiv derinligi, implantin en genis ¢aptaki yivin dis kismi ile implant govdesi
arasindaki mesafedir. Bagka bir degisle implantin dis ¢ap1 ve i¢ ¢ap1 arasindaki farktir (37).
Yiv genisligi ise bir yivin ayni diizlemdeki en list ve en alt noktasi arasindaki mesafedir

(38). Her iki geometrik parametre implantin fonksiyonel yiizey alanina etki eder.
2.5.2. Krest Modiilii

Implantin boyun bolgesine krest modiilii denir. implantin steril bir ortamdan agiz
bosluguna ac¢ildig1, implantin yumusak doku ile bulustugu bu alan kortikal kemik ile ¢evrili
olmasindan dolay1 primer stabilitenin saglanmasi ve korunmasi i¢in onemlidir. Ayrica
mekanik stresin en ¢ok yogunlastigi transosteal bolgedir (38, 39). Mikroorganizma
tutulumunu engellemek amaciyla diiz ve parlak tasarlanan bu bdlgeye implantin yiizey
alanimi artirmak amaciyla mikro yivler eklenmis, fakat diiz tasarimlara gore stresin arttig1
goriilmiistiir (40, 41). Diiz ve parlak yiizeylerde ise sert dokunun yeterince osseintegre
olmadig1 ve periodontal cep olusumunu tetikledigi gosterilmistir (42). Bu sebeple parlak

olmayan, yivsiz, piiriizlendirilmis yiizeyler kullanilmaya baslanmistir (43).



2.5.3. implant Cap1

Implantin en genis yivi ile karsi tarafindaki yivin dis kisimlar1 arasinda &lgiilen
mesafeye implant capr denir. Implant ¢apinin yiiklerin ¢evre kemige dagiliminda implant
uzunlugundan daha énemli oldugu diisiiniilmektedir (44). implant ¢apindaki artis, implantin
yiizey alanini artirarak daha fazla kemik temasi saglar. Kemige temas eden alanin artmasi,
primer stabilitede artisa ve strese direng sagladig belirtilmistir (45). Implant ¢apinin artmasi
gelen kuvvetin birim alanda olusturdugu gerilim ve baski tipi kuvvet degerlerinin azalmasina
yardimei olur. Gelen kuvvetlerin yogun olarak implantin boyun bolgesinde toplanmasindan
dolay1 daha genis ¢apli implantlarin kullanimi, kuvvetin implant-kemik arasinda daha iyi
dagitilmasini saglar. Buna bagl olarak boyun bolgesindeki kortikal kemikte gerilme tipi
kuvvetlerin diismesi, bu bolgedeki rezorbsiyonun azalmasina ve implant basari oraninin

artmasina yardime1 olur (37, 46).

3.75-41 mm c¢apindaki implantlar standart capli implantlar olarak kabul
edilmektedir. Basarili bir dental implant i¢in implant ¢evresinde en az 1 mm kalinlikta
kemigin bulunmasi 6nerilir. Bu da sonug olarak standart bir implant icin en az 6 mm’lik
krestal kemik genisligi gerektirir (47). Implant ¢apimin artmasi implantin mekanik giiciinii
ve kirilmaya kars1 direncini de artirir (44). Implant capimmn artirilmasiin sagladig
avantajlarin yani sira genis implant kullaniminda, implant yuvasinin hazirlanmasi
asamasindaki enstriimantasyonun fazla olmasi nedeniyle kemigin fazla 1siya maruz
kalabilecegi bildirilmis ve kemik hasarini1 azaltmak i¢in ¢ap1t Smm’den az olan implantlarin

kullanimi1 onerilmistir (44, 48, 49).

3-3.75 mm capindaki implantlar dar ¢apli implantlar olarak adlandirilir. 3 mm’den
daha dar implantlar ise ekstra dar implantlardir(50). Stres dagiliminin ve kirilma

dayanimlarinin standart implantlara gore daha az olmasi sebebiyle dar ¢apli implantlarin

kullanimi kisithidir (44).
2.5.4. implant Uzunlugu

Implant platformu ve implant apeksi arasi mesafe implant uzunlugu olarak
tamimlanir. Implant uzunlugundaki artis, implantin yiizey alanmnin artmasina bagl olarak
stres dagilimina etki eden parametrelerden biridir (37, 44). Ayrica kret tepesinin maksiller

sinlise, mental foramene, mandibular kanala olan mesafesi implant uzunlugunu belirlemede

etkilidir.

10



Implant uzunlugu ile basar1 orani arasinda dogrusal bir iliski kanitlanmamis olmasina
ragmen daha kisa implantlarin istatistiksel olarak daha diisiik basar1 oranlar1 sergiledigi
goriilmiistiir (51, 52). Fakat anatomik kisitlamalar ve cerrahi risklerin artis1 kisa implantlarin

kullaniminin arastirilmasi gerekliligini ortaya koymustur (10, 53).

Kemik tipi ve kortikal kemik temasinin implant uzunlugundan daha énemli faktorler
olabilecegi ifade edilmistir (12). Kisa implantlarin kemik hacminin ve kemik kalitesinin
diisiik oldugu bolgelerde kullanilmasi, basarisinin diisiik olma sebeplerinden biri olabilir
(44). Implant uzunlugu artisinin kemik-implant temas alanin1 artirdig1 bilinse de yapilan
sonlu eleman stres analizlerinde, gelen okliizal kuvvetlerin implantin genelini destekleyen

trabekiiler kemik yiizeyinden daha ¢ok kortikal kemikte yogunlastigi gosterilmistir (51, 54).
2.6. Implant Destekli Protetik Restorasyonlar

Geleneksel dis hekimligi, dissiz hasta i¢in sinirli tedavi segenekleri sunar. Kismi
dissizlikte ise restorasyon tasarimi mevcut oral durumla sinirli kalmaktadir. Ote yandan
implant dis hekimligi, tam veya kismi dissizlikte proteze bir dizi dayanak saglayabilir,
bdylece genis bir tedavi segcenegi yelpazesine izin verir. Tercih edilen implant tedavi plani,

hasta ve probleme dayalidir (28).

Dental implant destekli protezlerin klasik doku destekli protezlere gére avantajlar

incelendiginde;
e Okliizal dikey boyutun korunmast,
e Sabit protezde dogal dise daha yakin ¢igneme ve estetik,
o Kemik hacminin korunmasi
e Dabha iyi fonasyon,
e Daha stabil ve fonksiyonel protezler,
e Giivenilir ve sabit protez retansiyonu,
e Uzun siire dayaniklilik,
e Protez hacminde azalma,

e Prognozun daha iyi olmasi seklinde siralanabilir (28).
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2.6.1. implant Destekli Protezlerin Siniflandirilmasi

Misch implant destekli protetik restorasyonlar1 bes sinifta incelemistir. Ilk ii¢ segenek
simante veya vidali uygulanabilen sabit protez (Sekil 4), diger iki se¢enek ise hareketli

protez tiirleridir (Sekil 5) (28, 55).
SP-1: Sadece kaybedilen kronun restore edildigi, dogal dise benzeyen sabit protezdir.

SP-2: Kaybedilen kronu ve kokiin bir kisminin restore edildigi, okliizal bolgede

normal, gingival bolgede hiperkontiirlii sabit protezdir.

SP-3: Kaybedilen kronu, disetini ve digsiz bolgenin bir kisminin restore edildigi

protezdir.
HP-4: Tamamen implantlarla desteklenen overdenture tip hareketli protezdir.

HP-5: Hem yumusak doku hem de implantlarla desteklenen overdenture tip hareketli

I 7

Sekil 4. Implant destekli sabit restorasyonlar: SP-1, SP-2, SP-3 (Misch’ten, (55))

Sekil 5. Implant destekli hareketli restorasyonlar: HP-4, HP-5 (Misch’ten, (55))
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2.6.2. implant Destekli Protezlerde Planlama

2.6.2.1. Tek Dis Eksiklikleri

Tek eksik disin yerine konulmasinda birincil tedavi segenegi implant destekli
protezlerdir. Komsu dislerin ve bu bolgedeki kemigin korunmasi amaciyla en uygun tedavi
secenegi oldugu belirtilmektedir. Ozellikle konjenital eksik dislerde veya dis kayiplaridan
sonra psikolojik avantaji da 6nemlidir. Periodontal durumu ve ark seklinin korunmasi igin

tek dis implant tedavisi ¢ogu durumda tercih edilen tedavi haline gelmistir (55, 56).
2.6.2.2. Coklu Dis Eksiklikleri

Birden fazla dis eksikliklerinde, dogal dis eksikliginin az olmasi implant destekli
sabit protez i¢in avantaj saglar. ideal olan implantlarm dislerle birlestirilmesi yerine
tamamen implant destekli olmasidir. Bu konsept tedavi planinda daha fazla implant
kullanimina yol acar. Dissiz bolgeye yerlestirilen implant sayisinin artirilmas1 daha az
pontik, daha retantif protez ve destekleyici kemige daha az stresle sonuglanir. Sonug olarak

komplikasyonlar en aza indirilir ve protezin 6mri artar (28).

Coklu dis eksikliginde implant destekli sabit protezlerde kantilever olusturmaktan
kagmilmali, terminal implantlar buna gore planlanmalidir. Ozellike posterior bdlgede ii¢ adet
pontige sahip protezler planlanmamalidir. ki pontige sahip bir restorasyon tek pontik bir
protezden sekiz kat daha fazla biikiiliirken, ti¢ pontik bir protez iki pontik bir protezden 18
kat, tek pontikten 27 kat daha fazla biikiiliir (55).

Kanin kayiplarinda, kanin bolgesi okliizal kuvvetlerin yonii ve biiyiikliigli sebebiyle
ozellikle komsu dislerin eksikliginde anahtar konumundadir. Yine kuvvet biiyiikliigiiniin
fazla olmasi nedeniyle herhangi bir kismi dissiz bolgede ya da tam dissiz maksillada birinci

molar dis kayiplarinda molar disin yeri planlamada 6nem teskil etmektedir (55).
2.6.2.3. Total Dis Eksikligi

Tam digsiz hastalarin fonksiyonel ve estetik beklentileri, alveol kemigin anatomisi,
ceneler arasi iligski, ekonomik durum g6z oOniinde bulunduruldugunda farkli tedavi
secenekleri degerlendirilir. Total dis eksikliginde; Implant destekli overdenture protezler,

hibrit protezler, implant destekli sabit protezler uygulanabilir (55).

Total dis eksikliginde secilecek tedavi planlamasinda hastanin anatomisiyle beraber

kretler aras1i mesafe dikkate alinmalidir. Kret tepesi ile okliizal diizlem arasindaki mesafe 8-
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15 mm arasinda ise implant destekli sabit protez planlanabilir. Fakat bu mesafe 15 mm ve

iistii ise hareketli ya da hibrit protezler diisiiniilmelidir (28, 55).

Implant destekli overdenture protezler minimal invazivligi, diger protez cesitlerine
gore daha az karmasik yapisi ve ekonomik olmasi nedeniyle total dissizlikte sik tercih edilen
bir protez cesitidir. Protez hem implant hem de mukoza ile desteklenir. Estetik, fonksiyon,
oral hijyenin daha kolay saglanmasiin yani sira bu tip protezler bir miktar harekete izin

verebilir, zaman i¢inde doku uyumunu kaybedebilir (57).

Tam digsiz hastalarda implant destekli sabit protez planlanirken maxillanin
mandibular kemige oranla kemik yogunlugunun az oldugu unutulmamalidir. Sinirli sayida
implant kullanildiginda tiim implantlar tek parga protezle restore edilebilir. Implant sayisiin
yeterli oldugu durumlarda restorasyon birkag parga olarak planlanabilir. Bu sayede herhangi
bir komplikasyonda bagimsiz pargalarin tamir edilebilme kolaylig1 ortaya ¢ikar. Ayrica
implant sayisinin artmasina bagli olarak okliizal kuvvetler daha iyi karsilanir ve kemikte
gelisen stres azaltilmis olur (55, 58). Tam digsizlikte implant destekli sabit protezler hareketli
protezlere gore daha fazla ¢igneme giicii saglar. Psikolojik olarak daha kabul edilebilir

olmasi hasta memnuniyetini artirir (28).
2.6.3. Egimli Yerlestirilen implantlar ve Acih Abutment Kullanimi

Uzun vadeli basar1 i¢in en 1yi stres dagilimini elde etmek amaciyla implantlarin
birbirine ve bitisik dislere paralel olarak yerlestirilmesi gerekir (59, 60). Implantlar {izerine
gelen kuvvetlerin implantin uzun eksenine paralel gelmesi, uygun stres dagilimini saglar.
Fakat okliizal yiizeylerin egimli olmasi, gelen kuvvetlerin dikey ve yatay bilesenlere
ayrilmasina neden olur. Bu da implantlarin eksen disindaki yiikler ile karsilasmasi anlamina

gelir (61, 62).

Implant tedavisi iyi belgelenmis ve giivenilir olmasina ragmen implant yerlesimi
hastanin anatomisi ile sinirlidir (8). Uzun siire dissizlige bagli olarak farkli derecelerde
kemik rezorbsiyonu meydana gelebilir. Implant yerlestirmek icin yeterli kemigin olmamasi,
maksiller siniis, mandibular sinir gibi anatomik yapilarin yakinligi sorun yaratabilir (7, 63).
Bu durumlarda rehberli kemik rejenerasyonu, blok greftler, distraksiyon osteogenezis,
inferior alveolar sinirin transplantasyonu ve siniis augmentasyonu gibi cerrahi yaklagimlar
gerekebilir (5, 8-10). Fakat greft materyallerinin rezorbsiyonu, augmentasyon prosediiriiniin
tamamlanmas1 i¢in uzun siire gerekmesi, maliyetin yiikselmesi, komplikasyon riskinin
artmasi gibi dezavantajlar mevcuttur (64). Optimal implant yerlesimine engel olan anatomik
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yapilarin varliginda bu tekniklere alternatif olarak implantlar egimli yerlestirilebilir (7, 60,
65).

Distal implantlarin ag¢ili yerlestirildigi ‘All-on-four’ konseptinde, optimal implant
yerlesimine engel olan anatomik yapilarin varliginda egimli yerlestirilen implantlar
sayesinde anatomik yapilar korunur, kemik ankrajini arttiran uzun implant yerlesimi
saglanir, posterior kantilever uzunlugu kisalir, implant sayisinin azalmasiyla maliyet diiser

(66-70).

Agili yerlestirilen implantlarin {ist yapilar1 hazirlanirken uygun giris yolunu ve uygun
okliizyonu saglayabilmek amaciyla agili abutmentler kullanilmaktadir. Uretici firmalar agiz
icindeki bu ac¢1 farkliliklarint diizeltmek igin farkli derecelerde degisen cesitli agilarda
abutmentler sunmaktadir. Ayrica kabul edilebilir bir protetik sonu¢ igin ozel agili
abutmentler dokiilebilir (71).

2.6.4. implant Destekli Protetik Restorasyonlarda Kullamlan Ust Yap1 Materyalleri

Implant destekli sabit protetik restorasyonlarda okliizal yiizey malzemeleri, okliizal
temaslarin korunmasi ve kuvvetlerin iletimini etkiler. Ust yap1 materyallerine baktigimizda;
statik yiik ve okliizal kuvvetlere kars1 koyabilme, ¢igneme verimliligi, kirilma, asinma,

arklar aras1 mesafe gereksinimi, marjinal uyum ve estetik agidan degerlendirilmelidir.
En yaygin kullanilan okliizal malzemeler seramik, akrilik ve metallerdir (55).
I. Seramikler
a. Metal destekli seramik restorasyonlar
b. Tam seramik restorasyonlar
I1. Akrilik rezin restorasyonlar
I11. Metal restorasyonlar
IV. Alternatif Restorasyon Materyallleri
a. Polyetheretherketon (PEEK)

b. Kompozit
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2.6.4.1. Seramik Restorasyonlar

Seramikler dis hekimliginde uzun yillardir kullanilmaktadir. Birgok dental
uygulamada termal ve elektriksel yalitimlari, biyouyumluluklari, asinma direngleri, renk

stabiliteleri, estetik tstiinliikleri ile tercih edilen materyallerdir (72—74).

Metal destekli seramik restorasyonlar

Seramikler gerilme kuvvetlerine karsi direngli materyaller olmadiklari i¢in, bu
olumsuz 6zellikleri dental porselenleri bir metal alt yap1 ile kullanma ihtiyacin1 dogurmustur
(75). Metal destekli seramik restorasyonlar seramik materyalinin, metal bir alt yap1 {izerine
firinlanmasi ile elde edilir. Kullanilacak alagimin; teknik hassasiyeti, fiziksel ve kimyasal

ozellikleri, biyouyumlulugu, seramikle uyumu ve maliyeti degerlendirilmelidir (74).

Tam seramik restorasyonlar

Metal destekli seramik restorasyonlarda estetiin yeterince saglanamamasi ve
nadiren de olsa ortaya g¢ikan metal alejisi, yeni tip dental seramik materyallerinin
gelistirilmesi gerekliligini ortaya koymustur. Tam porselenlerin korozyona ugramamalari,
yiiksek estetik 6zellikleri ve biyouyumlu olmalar1 gibi avantajlar1 sayesinde metal alt yapili
porselen restorasyonlara alternatif olarak tercih edilir. Gerilmelere dayaniksiz olmalar
nedeniyle baslarda sadece anterior bolgede kullanilsa da gili¢lendirilmis tam seramiklerin

gelistirilmesiyle posterior bolgede de kullanilmaya baslanilmistir (74, 76).

Tam zirkonyum porselenler (Monolitik Zirkonya): Zirkonya biyolojik uyumu ve
yiiksek dayanikliligi nedeniyle dis hekimliginin bir¢ok alaninda kullanilmaktadir (77).
Ayrica zirkonya alt yapili porselenlerde zirkonya ve seramik baglantisinda ortaya ¢ikan
sikintilardan dolayr porselende goriilen koheziv kirilmalar, monolitik zirkonlarin
kullanimini artirmustir (78). Asinma direngleri dogal dise benzerlik gosterir (79). Uzun
govdeli koprii protezlerinde, implant destekli protezlerde, full ark kdprii protezlerinde,
endokron, inley ve onleylerde, interokliizal mesafenin yetersiz oldugu durumlarda kullanim
endikasyonu bulunmaktadir (80-82). Ayrica CAD/CAM kullanimiyla protezin tamaminin
imal edilmesi ekstra avantaj saglar (83).0zellikle posterior bolgede optik ve mekanik
ozellikleri yeterli olan monolitik zirkonya kronlar ve kopriilerin kullanimi artmaktadir.
Birgok arastirmaci ve klinisyen, implant destekli sabit protezlerde ve tam arklar dahil olmak

tizere her tiirlii sabit protezde monolitik zirkonlarin kullanimini 6nermektedir (84—86).
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2.6.4.2. Akrilik Rezin Restorasyonlar

Akrilik rezin materyaller, metal alt yapinin sadece bukkal yiizeyine ya da tiim
yilizeylerine uygulanabilir. Elastik modiilleri diisiik oldugu i¢in implant iizerine gelen
kuvvetleri absorbe ederler; fakat fazla yilik altinda asinma ya da kirilma gostererek metal

yiizeyinden ayrilma gosterirler, okliizal iliskinin bozulmasina neden olurlar (55, 87).
2.6.4.3. Metal Restorasyonlar

Karsit ark aras1 mesafenin yetersiz oldugu ve simante bir protezin retansiyonunun
artirllmasi gerektiginde metal bir okliizal protez daha uzun abutment yiiksekligi sayesinde
daha fazla tutuculuk saglar. Ciinkii abutment {izerinde porselen i¢in 2 mm mesafe ihtiyaci
varken metal icin bu mesafe 1 mm ‘dir. Ayrica aginmaya karst dayanikliligi ve dokiim
uyumunun 1iyi olmasi, karsit ark arasi mesafe yetersizliginde implant iistii sabit
restorasyonlarda metal protezler tercih edilebilir. Fakat estetigin 6nemli oldugu bolgelerde

kullanilamamasi biiyiik bir dezavantajdir (55).
2.6.4.4. Alternatif Restorasyon Materyalleri

Polietereterketeon; beyaz renkte, iyi mekanik Ozelliklere sahip, hafif protezlerin
tiretimine izin veren disiik 6zgiil agirhigl, elastik modiiliiniin kemige yakin olmasi dental
uygulamalarda kullanimimi artirmistir (88, 89). PEEK, implantlarda, gegici abutmentlerde,
gegici protezlerde, implant iistii bar ve sabit protezlerde, hareketli protezlerde, ortodontik
tellerde kullanilmaktadir (90-92). Ancak diisiik yiizey enerjisi, kompozit rezinlere yeterli
derecede baglanamamasi gibi dezavantajlari bulunmaktadir (93, 94). PEEK dental

uygulamalar i¢in umut verici restorasyon materyalleridir (95).
2.6.5. Kron Yiiksekligi ve Kron/Implant Oram

Kabul edilebilir bir estetik ve fonksiyonel 6zelliklere sahip implant destekli sabit
restorasyonlarin yapimi igin restoratif alanin yiiksekligi 6nemlidir (96). OKlizal/insizal
diizlem ile krestal kemigin arasindaki mesafe ‘kron yiiksekligi boyutu (crown hight spaces)’
olarak adlandirilir. Implant destekli protezlerde tedavi planlamasi igin 6nemli bir
parametredir. Implant destekli sabit protezler icin ideal kron yiiksekligi boyutu; biyolojik
genislik, abutment yiiksekligi ve okliizal materyalin kalinlig1 disiiniildiigiinde 8 ile 12
mm’dir. Kron yiiksekligi dikey bir konsoldur ve ayn1 zamanda kuvvet biyiitecidir. Sonug
olarak kron yiiksekligi artik¢a kuvvet miktar1 da artar (5).
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Posterior bolgelerde uzun siireli dissizligin  sebep oldugu dogal kemik
rezorbsiyonunun bir sonucu olarak interark mesafesi artar. Kemik rezorbsiyonuna bagh
olarak implant tizerindeki kron uzunlugu dogal anatomik kron boyundan daha fazla olur.
Bir¢ok faktor implant destekli restorasyonlarda mekanik yiikleri artirabilir ve kron
yiiksekligindeki artis da bu faktorler ile iligkilidir. Kron yiiksekligi protezin goriiniimiine ve
okliizal yiikleme sirasinda implant ve cevresindeki krestal kemik tizerindeki moment
kuvvetine etki eder (4, 5). Oblik kuvvetler uygulandiginda kron boyu dikey kaldirag olarak
etki eder ve kemik-implant ara yiizeyinde olusan stresi artirir. Bu nedenle artmis kron
yiiksekligi, implantin etrafindaki krestal kemige giden kuvvetleri ve buna bagli olarak kemik
kayb riskini de artirabilir (5).

Kron yiiksekliginin artis1 kron/implant oraninda (Sekil 6) da artisa sebep olur (97).
Kron/implant orani protetik rehabilitasyonun basarisi i¢in dnemli bir parametredir. Planlama
yapilirken kron/implant oraninin periimplant bolgede stres artislarina neden olmamasi igin
Klinik olarak en az 1/1 kron implant oran1 saglanmaya g¢alisilmalidir (6). Calismalarda iki
farkli kron/implant oranindan bahsedilmektedir. Anatomik kron/implant oraninda fulkrum,
implant boyun bolgesi ve abutment-kron kompleksi ara yiiziindedir. Klinik kron/implant
oraninda ise fulkrum, en koronaldeki kortikal kemik seviyesi ile implant birlesimindedir
(Sekil 7) (98). Implant-abutment kompleksinin sertligi kortikal kemikten daha biiyiiktiir, bu
nedenle klinik kron/implant orani protetik komplikasyonlar agisindan biyomekanik olarak

daha gergekgi sonuglar gosterir (99, 100).

Kron yiiksekligi ile kron/implant orami karsilastirildiginda; kron yiiksekliginin
biyomekanik komplikasyonlari 6lgmek igin daha 6nemli bir faktor oldugu bildirilmistir (97).
Implant destekli protezlerin planlanmasinda kron yiiksekliginin artis gdsterdigi durumlarda
stresi azaltmak icin; kantilever uzunlugu kisaltilmali, protezin bukkal ve lingual

bolgelerindeki ofset azaltilmali, implant sayis1 ve ¢api artirtlmali, implantlar splintlenmelidir

(5).
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Sekil 6. Anatomik ve klinik kron/implant oran1 (Noiset’ten, (101))

Occlusal
Force

Sekil 7. Anatomik ve klinik kron/implant oran1 krestal kemik kayb1 (Noiset’ten, (101))

2.7. Kemik Dokusu ve Rezorbsiyon
2.7.1. Kemik Dokusu ve Siniflandirilmasi

Kemik, viicudun iskelet sistemini olusturan, mineralize organik matriks ile
kararterize, esneklik ve saglamlik gibi fiziksel 6zellikler kazanmis 6zel bir bag dokusudur.
Histolojik olarak incelendiginde spongioz (trabekiiler) ve kortikal (kompakt) olarak iki farkli
tabakadan olusur. Spongioz kemik metabolik fonksiyonlari kontrol ederken kortikal kemik

korumayi saglar (102).

Mevcut kemik, implant {istii protetik tedavi planlamasinda 6nemli bir parametredir
ve implantlarin uygulanacagi alanin hacmini belirler (3). Implant uygulamalarinda implant

yerlestirilecek kemigin yeterli genislikte ve yiikseklikte olmasi istenir (103). Kortikal ve
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trabekiiler kemik; elastik modiilii, mukavemet, kemik-implant temas yiizdesi, stres gibi bir
dizi biyomekanik 6zellikleri yansitan kalite ve yogunluk acisindan degerlendirilir. Mevcut
kemik tedavi planlamasinda, implant tasariminda, cerrahi yaklasimda, iyilesme siireci ve

protezin ilk yiikleme zamaninda belirleyici faktordiir (55).

Kemik miktar1 ve kemik yogunlugunun implant basarisi lizerine etkisi bir ¢ok
aragtirmact tarafindan uzun yillardir incelenmektedir. Kemik kalitesi igin yapilan

siniflandirmalardan en ¢ok kullanilan1 Lekholm ve Zarb’in 1985’te yaptig1 siniflamadir
(104).

Bu smiflandirmaya gore;

e Tip |l (Q1) kemik kalitesi: Homojen kortikal kemigi,

e Tip Il (Q2)kemik kalitesi: Yogun trabekiiler kemigi ¢evreleyen kalin kortikal
kemigi,

e Tip I (Q3) kemik kalitesi: Yogun trabekiiler kemigi ¢evreleyen ince kortikal
kemigi,

e Tip IV (Q4) kemik kalitesi: Diisiik yogunlukta trabekiiler kemigi cevreleyen ince
kortikal kemigi ifade eder (Sekil 8).

1 2 3 4

Sekil 8. Lekholm ve Zarb’in kemik kalite siniflamasi (Lekholm ve Zarb’tan, (104))

Misch ise kortikal ve trabekiiler kemik yogunluguna goére siiflandirma yapmistir
(Sekil 9) (45). Bu siniflandirmaya gore;

e D1 kemik: Yiksek oranda mineralize olan yogun kortikal kemiktir ve dissiz anterior

ve posterior mandibulada goriliir.
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e D2 kemik: Krette yogun, kalin por6dz kortikal kemik ve kalin trabekiler kemiktir;
anterior ve posterior mandibula ve anterior maksillada lokalizedir.

e D3 kemik: ince, pordz kortikal kemik ve ince trabekiiler kemikten olusmustur;
anterior ve posterior maksilla, posterior mandibulada gorilir.

e D4 kemik: Cok ince kortikal kemik ve tim kemik hacmini neredeyse disik
yogunlukta trabekiler kemik olusturur, posterior maksillada goralir.

e D5 kemik: Mineralizasyonunun tamamlanmadigi, olgunlasmamis ¢ok yumusak

kemiktir.

D1 D2 D3 D4

Sekil 9. Misch’in kemik siniflamasi (Misch’ten, (55))

2.7.2. Rezorbsiyon

Kemik yasam boyunca, osteoklastlar tarafindan olusturulan rezorbsiyon ve
osteoblastlar tarafinda olusturulan yeni kemik dokusu olusumu seklinde bir dongii i¢indedir
(105). Bu dongii fizyolojik ve mekanik faktorler tarafindan kontrol edilir. Wolff kanununa
gore kemige gelen kuvvetler yeniden sekillenmeyi tetiklerken, kemik fonksiyon dis1
kaldiginda i¢ ve dis yapisinda degisiklikler meydana gelir. Kemigin yogunlugunu ve
formunu koruyabilmesi i¢in uyarilmasi gerekir. Herhangi bir nedenle bu dongiiniin

bozulmasi rezorbsiyonu baslatir (106).

Lokal ve sistemik faktorlerin kemik rezorbsiyonunda aldigi role baktigimizda; lokal
faktorler anatomik, fonksiyonel ve protetik faktorlerdir. Lokal faktorler dis ¢ekiminden
sonra rezorbsiyonun erken doneminde etkilidir. Sistemik faktorler ise kretin biiyiik bir
boliimiiniin kaybedilmesinden sonra etkin hale gelir (107, 108). Kemigin lokal ve sistemik

faktorlere verdigi cevapta maksilla ve mandibuladaki kortikal/trabekiiler kemik miktarlar
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biiyiik rol oynar. Trabekiiler kemigin yogun oldugu maksilla, 1sirma kuvvetleri ile olusan
gerilim streslerini kortikal kemigi yogun olarak bulunduran mandibulaya gére daha iyi
absorbe eder. Ayrica kuvvet mandibulada maksillaya gore daha az bir alana etki eder. Bu
anatomik 6zellik mandibulanin maksillaya gore 4 kat daha fazla rezorbsiyon oranina neden

olur (108, 109).

Maksilla ve mandibulada kemik kayb1 sadece alveolar kemik ile siirl degildir.
Siddetli rezorbsiyonlarda bazal kemikte de kayiplar gériiliir. Ozelikle mandibular posterior
bolgedeki siddetli kemik kayiplarinda mandibular kanal veya mental foramenin Kret tepesine
yaklagmasiyla akut agri, gecici ya da kalict sinir hasar1 ve yiiksek kuvvetlerde patolojik
kiriklar olusabilir (28).

2.8. Biyomekanik Kavramlar

Dental implantlarin temel gorevi; fonksiyonel kuvvetleri destek dokulara
dagitmaktir. Bu nedenle implant tasariminin 6ncelikli amaci; bu yikleri ¢evre destek
dokulara zarar vermeyecek sekilde yayilmasi ve dagitilmasidir (55). Mekanik prensip iginde,
biyolojik dokulara uygulanan kuvvetlerin verdigi cevaplari anlayabilmek i¢in biyomekanik

kavramlarin bilinmesi gerekir.
2.8.1. Kuvvet ve Kuvvet Tipleri

Kiitleli bir cisme hareket kazandiran ya da hareket eden bir cismi durduran, cisimlerin
yon, sekil ve dogrultusunu degistirebilen etkiye kuvvet denir. Birimi SI sisteminde
‘Newton’(N) olarak ifade edilir (55). Dental implantlar1 etkileyen bir¢ok farkli kuvvet

mevcuttur. Onemli olan bu kuvvetlerin siiresi, tipi, yonii, bilyiikliigii ve siddetidir.

Dogal dislerden farkli olarak, osseointegre implantlar kemikle dogrudan temastadir.
Bu nedenle implant iistli protetik parcalara gelen kuvvetlerin dogrudan kemige iletilmesi,
cigneme kuvvetlerinin kemik-implant biitinligiiniin korunmasindaki &nemini gosterir

(110).

Implantlar {izerine baski (sikisma) kuvvetleri, cekme (gerilme) kuvvetleri ve
makaslama (kesme) kuvvetleri olmak tizere ¢ tip kuvvet etki eder (Sekil 10). Baski
kuvvetleri iki kiitleyi birbirine iter, cekme kuvveti ayirir, makaslama kuvveti bir kiitlenin
digeri iizerinden kaymasima neden olur. Kemik baski gerilmelerine dayaniklidir. Bask1
kuvvetleri kemik-implant ara yiiziiniin biitiinligiinii koruma egilimindeyken, ¢ekme ve

makaslama kuvvetleri bu ara ylize zarar verme egilimindedir. Kesme kuvvetleri diger kuvvet
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tiirlerine kiyasla implantlara ve kemige en ¢ok zarar veren kuvvet tiiriidiir. Kortikal kemik

bask1 kuvvetlerine karsi direngli, makaslama kuvvetlerine kars1 zayiftir (55).

Cekme 4—_—-»
Baski  —> [~

_>

Makaslama -

o> A—

Burulma — Q- = 3 N
Biikiilme ‘( -)

Sekil 10. Kuvvet ve deformasyon tipleri (Powers’tan, (74))

2.8.2. Stres (Gerilim)

Birim alana uygulanan kuvvet miktarina stres denir. Birimi Paskal’dir (P=N/m?). Dis

hekimligi alanindaki ¢aligmalarda, incelenen boyutlar genellikle milimetre (mm) olarak

6
tanimlanir. Bu nedenle stres birimi megapaskal (MPa) olarak kullanilmaktadir. 1 MPa= 10

9
N/m?, 1 GPa=10 N/m?’ ye esittir.
Stres (S ya da 6) = Kuvvet (F) / Alan (A) (Esitlik 1)

Bu formiile gore stresin biiytikliigil, kuvvetin dagildig: alana ve uygulanan kuvvetin
biyiikliigiine baglidir (28, 74). Kuvvetin biiyiikligii; konsol uzunlugu, okiizal yiikler ve
okliizal yiikseklik azaltilarak kontrol edilebilir. Kuvvetin dagildigi alan ise belirli bir digsiz
bolge icin implant sayisini artirarak ve dikkatli bir sekilde tasarlanmis implant geometrisiyle

optimize edilebilir (55).
2.8.2.1. Asal Gerilmeler (Principal Stresses)

Ug boyutlu stres elemaninin x,y,z diizlemlerine, bir normal, iki kesme tipi stres etki

eder. Ug boyutlu bir elemanda en biiyiik stres degeri, biitiin kesme stres bilesenleri sifir
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oldugu durumda olusur. Bir eleman bu konumda oldugunda, bu gerilmelere ‘asal gerilme’

denir. Principle Stres:

e Maksimum asal gerilme (01): Pozitif degerdir ve en yiksek gerilme stresini (tensile

stres) ifade eder.
e Ara asal gerilme (62): Ara degeri gosterir.

e Minimum asal gerilme (03): En yiiksek sikisma (baski1) stresini ifade eden en kiigiik

negatif degerdir (111).

Analiz sonucunda elde edilen stres degerlerindeki negatif degerler basma gerilimini,
pozitif degerler ise cekme gerilimini belirtmektedir. Etkin stres tipini mutlak degeri daha

bliyiik olan stres belirtmektedir (112).
2.8.2.2. Von Mises Gerilmesi

Von Mises stres degerleri, uygulanan kuvvetin ¢alisma modelleri tizerindeki dagilimi
ve yogunlasma alanlar1 hakkinda fikir elde etmek igin kullanilmaktadir. Metaller gibi
cekilebilir 6zelligi olan materyaller igindir. Stresi statik ve dinamik durumlarda 6lgebilir.

Fakat gerilimlerin tipi ve yonii hakkinda herhangi bir bilgi vermez (112, 113).

Materyalin belirli bir boliimiindeki i¢ enerji, akma dayanimini asarsa yap1 bu noktada
deformasyona ugrar. Bu nedenle materyalde hasar olugsmamasi i¢cin Von Mises gerilme
degeri malzemenin akma dayanimina esit ya da kii¢lik olmalidir. Von Mises gerilmesi li¢

asal gerilme degeri kullanilarak hesaplanir (114).

2 ) 2

((6,-0,) +(0,-0,) +(.-0)") (Esitlik 2)

o =
<y 2

2.8.3. Strain (Gerinim)

Tiim cisimler, uygulanan kuvvetler karsisinda sekil degisikligi (deformasyon)
gosterir. Stres uygulanan cismin her biriminde meydana gelen birim uzunluktaki degisime
gerinim denir. Gerinimin 6l¢ii birimi bulunmamaktadir, fakat deformasyonun orijinal
uzunluga orami olarak tanimlanabilir (Sekil 11). Stres ve strain birbirinden farkl

niceliklerdir. Atomlar aras1 yer degistirmeye kars1 koyan kuvvetler stres iken, atomlarin yer
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degistirme derecesi strain olarak isimlendirilir. Stres biiylikliigli ve yonii olan bir kuvvettir,

strain ise kuvvet degil sadece bir biyiikliiktiir (28, 111).

Gerinim= Boydaki uzama/Orijinal uzunluk

—>

Ly — Al
Sekil 11. Deformasyon ve gerinim

2.8.4. Elastisite Modiilii (Young Modiilii)

Elastisite modiilii, gerilimin (stres) gerinime (strain) oranidir. Elastisite modiiliiniin
birimi; birim alana uygulanan kuvvettir ve kg/mm? olarak ifade edilir. Elastisite modiilii
materyalin sertligi belirleyen bir Olciittiir. Materyalin sertligi arttikca elastisite modiilii
degeri de artar. Ayn1 miktar yiik uygulanmis iki materyalden elastisite modiilii yiiksek olan

diisiik olana gore daha az deforme olmaktadir (74).
2.8.5. Elastik Limit ve Akma Dayammu (Yield Strength)

Elastik limit, bir malzemenin kalict deformasyon olmadan dayanabilecegi
maksimum gerilim olarak tanimlanir. Stres/strain egrisinde orantinin bozuldugu noktadir ve
uygulanan kuvvet bu noktadan 6nce kaldirilirsa yap: eski haline donebilir, fakat bu noktayi

asarsa kalic1 deformasyon goriiliir (74).

Akma dayanimi (Yield strength) ise materyalin plastik bir sekilde islev gormeye
basladigi gerilimi tanimlamak i¢in kullanilir. Bu streste malzemede sinirlt bir kalict gerinim
meydana gelir (74).

2.8.6. Nihai Gerilme (Ultimate Strength)

Ultimate strength cismin kirilmadan(kopmadan) dayanabilecegi son noktay1

gostermektedir. Bu noktadan sonra cismin molekiilleri arasinda bir kopma olusmaktadir.
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Baska bir deyisle malzemenin dayanabilecegi maksimum gerilme, sikisma veya kesme

gerilimidir (74).

Gerilim

Kopma noktasi
Kopma geriimesi pm == we we we v o= o o= - -

AKkMma dayanimi de e e e - I
Elastisite modili l
| |
Elastik b(iolgel Plastik bolge Gerinim
Akma Maksimum

Gerinim-Deformasyon

gerinimi gerinim-deformasyon

Sekil 12. Gerilim- Gerinim grafigi

2.8.7. Moment Kavrami

Moment bir vektor olarak tanimlanir. Bir kuvvetin bir noktaya gore momenti,
kuvvetin siddeti ile noktanin kuvvet dogrultusuna dik uzakliginin garpimina esittir. Bu
formiile gore uzaklik arttik¢a olusacak moment biiyiikliigii de artar. Bu uzaklik kaldirag kolu
olarak da isimlendirilir. Moment yiikii tork veya burkulma kuvveti olarak da adlandirilir ve
ag1z icerisinde meydana gelen kuvvetlerin etkisiyle yapilarda biikme ve donme momentleri
olusur, bu da implant sistemine zarar verebilir. Implant ve restoratif planlamalarda basariy:
yakalayabilmek i¢in uygulanan kuvvet ve sebep olduklari moment yiiklerini iyi planlamak
gerekir (28).

Okliizo-apikal, bukko-lingual, mesio-distal eksenlerler etrafinda alti tane moment
(rotasyon) olusur (Sekil 13). Bu moment yiiklerinin implant-kemik ara yiizeyinde
mikrorotasyon ve stres yogunlagsmasina neden olmasi krestal kemik kaybina neden olur.
Implant dis hekimliginde okliizal genislik, okliizal yiikseklik ve konsol uzunlugu olarak ii¢
adet klinik moment kolu bulunmaktadir (Sekil 14). Krestal kemik kaybini, restorasyonlarin
ve implant bilesenlerinin zarar gérmesini engellemek i¢in bu moment kollarini olabildigince

minimumda tutmak gerekir (28).
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Sekil 13. Ug diizlemde olusan 6 adet moment kollar1 (Misch’ten, (55))

Vertikal Oklizal kuvvet
aks
Oklizal < y Mezial
genislik / 7N N X ek
/
|
k:":,?,':: Okliizal
ylkseklik

|

Kantilever uzunlugu

Sekil 14. Klinik moment kolu olarak; okliizal yiikseklik, kantilever uzunlugu, okliizal
genislik (Misch’ten, (55))

2.8.8. Poisson Orani

Aksiyal kuvvet uygulanan bir cismin hem eninde hem de boyunda deformasyon
olusur. Cekme kuvveti altindaki bir cisim kuvvet yoniinde uzar ve incelir. Sikisma
kuvvetlerinde ise tam tersi meydana gelir. Stres altindaki cisimde elastik sinirlar igerisinde

meydana gelen dik yondeki gerinimin yiikleme yoniindeki gerinime oranina Poisson orani

(v) denir (74).
Poisson orani(v)=-gtrans/caxial (Esitlik 3)

(Cekme yiiklerinde Poisson orani, elastik deformasyon sirasinda kesitteki azalmanin

uzama ile orantili oldugunu gosterir. Kesitteki azalma materyal kirilincaya kadar devam
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eder(74). Poisson orani, biitiin maddeler i¢in 0 ile 0.5 arasinda degiskenlik gosterir, maddeye
ait ayirt edici bir 6zelliktir ve birimi yoktur (115).

2.8.9. Hooke Kanunu

Hooke Kanununa gore belirli yiik sinirlar1 ¢ergevesinde, elastik cisimler i¢in gerilme-
gerinim iliskisinin dogrusal oldugu kabul edilir. Cisimde meydana gelen uzama, ¢ekme
kuvveti ve cismin uzunlugu ile dogru orantili iken, kesit alan1 ve elastisite modiilii ile ters

orantilidir. Hooke Kanunu ‘‘Esitlik 4°” denklemi hesaplanarak bulunur (116).
Malzeme gerilimi (c)= Birim uzama (€) * Malzemenin Elastisite Modiilii (E)  (Esitlik 4)

2.8.10. izotropik, Anizotropik, Homojen Cisim

Ug asal eksende benzer ozellik gdsteren malzemelere izotropik, farkli dzellik
gdsteren malzemelere anizotropik denir. Izotropik cisimler uygulanan kuvvetlerle olusan
cekme, sikisma, makaslama gerilme streslerinde sabit ve ayni1 olan elastik modiile sahipken

anizotropik cisimler farkli elastik modiile sahiptirler (117, 118).

Homojen cisim; yapisal olarak her eleman1 ayn1 6zellikte olan, elastik 6zelliklerinin

cisim igerisinde farklilik gostermedigi kabul edilen cisimlerdir (119).
2.9. Stres Analiz Yontemleri

Dis hekimliginde kuvvetlerin biyolojik yapilar ve materyallerde olusturdugu
gerilmeleri, yogunlastigi  bolgeleri, materyal yapisinda meydana gelebilecek
deformasyonlar1 belirleyebilmek amaciyla ¢esitli gerilim analiz yontemleri kullanilmaktadir

(120). Bu yontemler;

1. Fotoelastik Stres Analiz Yontemi

2. Gerinim Olger (Strain Gauge) Stres Analiz Yontemi

3. Kirilgan Vernik (Brittle Lacquer) Stres Analiz Y dntemi

4. Holografik Interferometri (Lazer Isinli) ile Stres Analiz Yéntemi
5. Termografik Stres Analiz Y6ntemi

6. Radyotelemetri Stres Analiz Yo6ntemi

7. Sonlu Elamanlar (Finite Element) Stres Analiz Yontemi
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2.9.1. Fotoelastik Stres Analiz Yontemi

Bu yontem, modelde yiikleme sonucu olusan gerilimleri polarize 151k ile gozle
gorilebilen 151k taslaklar1 haline doniistiirerek, cisme ait stres dagilimini ve siddetini tespit
edebilmeyi saglayan bir analiz teknigidir. Analizde kullanilacak cismin ¢ift kirmim
ozelligine sahip olmas1 gerekir. Polarize edilmis 151k, yiiklemenin etkisinden olan cisimden
gectiginde dikey titresimlere doniislir ve polariskop aleti ile bu titresimler izlenir ve
yorumlanir. Fotoelastik analiz iki boyutlu, ti¢ boyutlu ve yar1 ii¢ boyutlu olmak {izere ii¢
sekilde uygulanabilir (121, 122).

2.9.2. Gerinim Olger (Strain Gauge) Stres Analiz Yontemi

Yiik altindaki cisimlerin iletkenlik direncinin degiskenlik prensibine dayanir. Elastik
limitler dahilinde gerilen cisim incelir, daha uzun bir forma kavusur ve bu degisiklik yap1
icinde elektriksel direnci artirir. Cisme baski yapildiginda ise cisim kisalir, kalinlagir ve
elektriksel direnci azalir. Gerilim Olger yontemi ile bu elektriksel direncin 6l¢iilmesiyle

yapida olusan stres miktar1 belirlenir (122, 123).
2.9.3. Kirilgan Vernik (Brittle Lacquer) Stres Analiz Yontemi

Bu analiz yonteminde incelenecek olan modele 6zel bir vernik homojen sekilde
puskirtiiliir ve vernikle kaplanan model firinlanir. Sonrasinda istenilen yonde ve siddette
uygulanan kuvvetin olusturdugu ¢atlaklarin yogunlugu ve kuvvet hatlarinin dogrultusu

incelenir ve yorumlanir. Modelin tekrar kullanilamamasi dezavantajidir (120).
2.9.4. Holografik Interferometri (Lazer Isinh) ile Stres Analiz Yontemi

Kohorent 151k kaynag1 olarak kullanilan lazer ile holografik film tizerine modelin ii¢
boyutlu goriintiisiiniin kaydedilmesini saglayan optik bir yontemdir. Yiizeydeki nanometrik
deformasyonlar, goriinen 1sin huzmelerine dondstiriilerek analiz edilir (120). Modellerde
hasara sebep olmaz ve dis etkenlerin materyalde meydana getirdigi degisiklikleri

inceleyebilen oldukga hassas bir yontemdir (122).
2.9.5. Termografik Stres Analiz Yontemi

Bu yontemin esas aldig1 prensibe gore; homojen, izotropik bir materyal periyodik
olarak yiiklendiginde 1s1da olusan periodik degisiklikler materyalin ilgili noktalarindaki asal
streslerin toplami ile dogrudan orantilidir. Termografik analiz yonteminde kuvvet altinda

materyallerdeki molekiiler diizeyde 1s1 degisikliklerini dl¢iilir (74, 122).
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2.9.6. Radyotelemetri Stres Analiz Yontemi

Radyotelemetri kuvvet analiz yontemi, bir donanim ve yazilim yardimi ile elde edilen
verilerin, herhangi bir materyale baglantis1 olmadan transferi tizerine kurulu bir yontemdir.
Bu yontemde; giic kaynagi, radiotransmitter, alici, cisme yapistirilmis gerilim Olgerler,
gerilim Olger yiikseltici, anten ve veri kaydedici mevcuttur. Gerilim 6lgerde olusan direng
farkliliklar1 voltaj diismelerine sebep olur ve bu durum radyotelemetrenin frekansini
etkileyerek sonuglar1 olusturur. Bu yontemin avantaji, kablosuz bir veri iletiminin olmasidir.
Dezavantaj1 ise; dental malzemelerde mekanik ve termal yorulma sonuglarinin olusturdugu

etkilerin incelememesidir (122).
2.9.7. Sonlu Elemanlar (Finite Element) Stres Analiz Yéntemi

Karmasgik geometriye sahip yapilardaki problemler i¢in analitik bir ¢dziime ulasmak
zordur. Sonlu elemanlar stres analizi ile biyolojik agidan incelenmek istenilen cisim belirli
sayida elemanlara boliinerek analitik ¢oziimlemeye hazir hale getirilir ve analizleri yapilir
(12).

Sonlu elemanlar stres analizi yontemi 1960'larin basinda havacilik endiistrisindeki
yapisal sorunlari ¢ozmek igin gelistirilmistir (11). Birgok miihendislik dalinda kompleks
yapilardaki sorunlarin ¢6ziimii i¢in kullanilan sonlu elemanlar stres analizi yontemi, ilk defa
Ledney ve Huang’in bir dis modelini matematiksel olarak olusturmasiyla dis hekimligine
adimin1 atmistir. Dental implantolojide ise ilk kez 1976 yilinda Weinstein ve arkadaslar
tarafindan kullanilmistir (124). Boylece, deneysel olarak in vitro veya in vivo olarak analiz
edilmesi miimkiin olmayan kemik, implant ve protez bilesen ara yiizlerinin biyomekanik
davraniginin simiile edildigi ve degerlendirilmesine imkan veren sonlu elemanlar stres

analizinin kullanimi yayginlagsmustir (125).

Bu yontemle modelin ¢izgisel, iki boyutlu veya ii¢ boyutlu analizleri yapilabilir. Dis
hekimliginde 6zellikle dis gibi anatomik yapilarin simetrik olmamasi iki boyutlu sonlu
elemanlar stres analizini yetersiz kilmaktadir. Daha giivenilir sonuglarin elde edilmesi

amaciyla ti¢ boyutlu modelleme yapilmasi ve incelenmesi daha dogrudur (126, 127).

Sonlu elemanlar stres analizi ile elde edilecek sonuglarin gercege daha yakin

olabilmesi igin;

e Modellenecek kemigin ve implantin ayrintili geometrisi

e Materyal ozellikleri
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e  Sinur kosullari

e Kemik-implantin ara yiizeyi énem tasimaktadir (12).
Sonlu elemanlar stres analizi ii¢ asamada gergeklesir (128);

1.Asama (Pre-processing): Bu asama hazirlik agsamasidir. Kuvvet uygulandiginda davranisi
incelenecek olan yapinin manyetik rezonans ve bilgisayarli tomografi goriintiilerinin
bilgisayara aktarilmasi1 veya CAD (Computer-Aided Designing) programlarinin
kullanilmas: ile model olusturulur. Bu asamada incelenecek model eleman adi verilen
geometrik pargalara boliiniir ve elemanlar node adi verilen diigiim noktalarinda birleserek
mesh denilen ag yapiy1 olustururlar. Mesh yapist olusturduktan sonra yapimin mekanik ve
malzeme ozellikleri (elastik modiilii ve poisson oranlart) girilir. Daha sonra yapinin sinir ve

yiikleme kosullar1 belirlenir.

2.Asama (Processing): Coziimleme asamasi olan bu boliimde elemanlarin mekanik
ozellikleri diferansiyel denklemler ile belirlenir. Elemanlarin denklemleri birlestirilerek
yapinin denklem takimi elde edilir. Elde edilen sayisal sonuglar birim uzama, gerilme ve

reaksiyonlarin hesaplanmasinda kullanilir.

3. Asama (Post- processing): Bu asama sonug asamasidir. Analiz sonucu elde edilen

sayisal ve teorik degerler gorsellestirilir ve anlasilabilir hale gelmesi saglanir.
Sonlu elemanlar stres analizinde kullanilan eleman gesitleri (111);

- Cizgisel Elemanlar (Line elements): Diigiim noktalarinin dogrusal bir sekilde ug

uca eklenmesi ile olusur.

- Iki Boyutlu Kat1 Elemanlar (2D Solid Elements): Belirli kalinlikta, genellikle
ticgen veya eskenar yamuk bigiminde olan diigtimlerden olusur. 3 veya 4 diigiim noktasina

sahip elemanlardir.

- U¢ Boyutlu Kat1 Elemanlar (3D Solid Elements): Dért veya alt1 yiizeyli olan iig
boyutlu elemanlardir (Sekil 15).
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Glzgisel eleman tipher

A

Tetrahedral Hexahedral

ki boyutly sleman tigler

Sekil 15. Eleman ¢esitleri (Kiigiikkurt’tan, (111))

Sonlu elemanlar stres analizi yonteminin diger stres analizi yontemlerine gore

avantajlarini inceledigimizde;

Yazilimlar sayesinde karmasik geometriye sahip cisimler gercege yakin bir sekilde
modellenebilir.

Istenilen sayida ve degisik malzeme verileriyle farkli modeller olusturulabilir.

Her bir eleman orijinal yapinin mekanik 6zelliklerini korudugu i¢in, olusturulan
matematiksel modelin herhangi bélgesinden detayli nicel veri elde edilebilir.
Uygulanan kuvvetin biiylikliigii ve yonii kontrol edilebilir.

Incelenmek istenen bdlgede stres dagilimi ve yer degistirmeler detayli bir sekilde
incelenebilir.

Sonlu elemanlar boyut ve sekil ¢esitliligi sayesinde pek ¢ok farkli geometriyi temsil
edebilir.

Statik ve dinamik analizlerin ikisi de yapilabilir.

Sebep-sonug iligkisine dair problemler ¢oziilebilir.

Noninvaziv bir tekniktir.

Sonuglar kisa siirede elde edilebilir (11, 129-132).
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Sonlu elemanlar stres analizi yonteminin diger stres analizi yontemlerine gore

dezavantajlarini inceledigimizde;

e lyi bir bilgisayar ve yazilim bilgisi gerektirir, yorumlamalarda herhangi bir hata

yanlig sonuglara neden olur.
e Maliyeti fazladir.
e Dogru analiz ve sonug i¢in modelin gercege yakinliginin saglanmasi dnemlidir.

e (Cismin modellenmesi, malzeme 6zellikleri, ylikleme sartlar1 ve programin kullanimi

arastirmacinin sorumlulugundadir.

e Kas kuvvetleri gibi biyomekanigi etkileyen durumlart tamamiyla olusturmak

imkansizdir (11, 130, 131).

Onceki ¢alismalar kron yiiksekligindeki artisin biyomekanik kuvvetlerdeki artiglarla
dogrudan iliskili oldugunu géstermektedir (4, 5, 133). Interark mesafesi fazla olan ya da kron
yiiksekligi boyutu normale gore artis gostermis olan hastalarda stresi azaltmak amaciyla
implant sayis1 artirilabilir (5). Fakat posterior mandibular bélgede rezorbsiyon sonucu kemik
hacminin azaldigi, anatomik yapilarin implant yerlesimine engel oldugu, kemik hacmini
artirmak i¢in ilave cerrahi tekniklerin uygulanamadigi durumlar mevcudiyetini
korumaktadir (7, 63, 64). Bu durumlara alternatif saglamak ve anatomik yapilarin
olusturdugu limitasyonlardan kaginmak i¢in egimli implantlarla desteklenmis kopri
restorasyonlart ile ilgili yeterli literatiir bulunmamaktadir. Ayrica kron yiiksekligindeki
artisin posterior mandibular bolgedeki koprii tasarimlarina etkisi ile ilgili ¢esitli ¢aligmalara

thtiyac duyulmustur.
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3. GEREC VE YONTEM

Bu arastirma, Karadeniz Teknik Universitesi Dis hekimligi Fakiiltesi Protetik Dis
Tedavisi Anabilim Dali ve Ay Tasarim Ltd. S$ti. (Ankara, Tiirkiye) is birligi ile
gerceklestirildi.

Bu tez ¢alismasinda, dental implantlarin posterior mandibular bolgeye farkli say1 ve
pozisyonda yerlestirilmesiyle elde edilen planlama seceneklerinde, iki farklt kron
yiiksekligindeki 3 tiyeli sabit protezlere uygulanan vertikal ve oblik kuvvetlerin olusturdugu
en yiiksek ¢cekme, basma ve Von Mises stres degerlerinin incelenmesi ve karsilastiriimasi

amagclandi.

Olusan stresleri incelemek amaciyla bilgisayar ortaminda ve detayli sayisal
degerlerin elde edilmesine olanak saglayan stres analizi yontemlerinden ii¢ boyutlu sonlu
eleman stres analizi yontemi kullanildi. Arastirma statik lineer analiz yapilarak
gerceklestirildi. Calismada implantlarin yerlestirilecegi posterior mandibular kemigin,

titanyum implant, abutment, vida ve restorasyonlarin geometrik modelleri olusturuldu.

Resim 1. Ug implant destekli ii¢ iiyeli sabit protez modeli

3 boyutlu ag yapisinin diizenlenmesi ve daha homojen hale getirilmesi, 3 boyutlu

kat1 modelin olusturulmasi ve sonlu elemanlar stres analizi islemi i¢in Intel Xeon ® R CPU
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3,30 GHz islemci, 500gb Hard disk, 14 GB RAM donanimli ve Windows 7 Ultimate Version
Service Pack 1 isletim sistemi olan bilgisayardan, Activity 880 (Smart optics Sensortechnik
GmbH, Sinterstrasse 8, D-44795 Bochum, Almanya) optik tarayicisi ile 3 boyutlu
taramadan, Rhinoceros 4.0 (3670 Woodland Park Ave N, Seattle, WA 98103 USA) 3
boyutlu modelleme yazilimindan, VRMesh Studio (VirtualGrid Inc, Bellevue City, WA,
USA) ve Algor Fempro (ALGOR, Inc. 150 Beta Drive Pittsburgh, PA 15238-2932 USA)

analiz programindan yararlanildi.

T —

Resim 2. Lazer tarayicisinin goriintiisii (Activity 880 3D Optik Tarayici)

3.1. Cahisma Modellerinin Hazirlanmasi

Calismada titanyum implant ve abutmentlar ile desteklenen 3 farkli planlama modeli
ve 2 fakli kron yiiksekligine sahip protezler ile tasarlanan toplam alti model olusturuldu
(Tablo 1) (Resim 3).
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Tablo 1. Calisma modelleri

2.PREMOLAR 1.MOLAR 2.MOLAR KRON
IMPLANT IMPLANT IMPLANT YUKSEKLIGI

MODEL 1-10 90° 90° 10 mm
MODEL 1-14 90° 90° 14 mm
MODEL 2-10 300 300 10 mm
MODEL 2-14 30° 30° 14 mm
MODEL 3-10 90° 90° 90° 10 mm
MODEL 3-14 90° 90° 90° 14 mm

Model 1-10

Model 3-10

Resim 3. Caligma modellerinin Render goriintiisii
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3.1.1. Mandibulanin Modellenmesi

Alt ¢eneye ait kemik dokularinin modellenebilmesi igin, tam dissiz eriskin bir
hastanin Konik Huzme Isinli Tomografide (ILUMA, Orthocad, CBCT, 3M Imtec,
Oklahoma, USA) taranmis ¢ene kemigi tomografisinden yararlanildi (Resim 4). Tomografi
kesitleri 3D-Doctor (Able Software Corp., MA, USA) yazilimina atildi ve burada
“Interactive Segmentation” yontemi ile Hounsfield Degerlerine bakilarak kemik dokusu
ayristirildi. Aynistirilan kesitler “ComplexRender” yontemiyle 3 boyutlu model haline
getirildi ve bu sekilde kemik dokusu modellenmis oldu. 3 boyutlu model 3D-Doctor
yazilimindan °.stl” formatinda export edildi. Bu asamada bilgisayar olusturulan modelin
sadece dis ylizeyini, yani kortikal kemigi tanidig i¢in trabekiiler kemigin olusturulmasi
amaciyla istedigimiz kortikal kemik kalinligi kadar (2 mm) pay birakilip trabekiiler kemigin
sinirlart belirlendi (Resim 5). Bu islemlerin yapilmasi igin, ‘.stl” verileri Rhinoceros 4.0
(3670 Woodland Park Ave N, Seattle, WA 98103 USA) yazilimina aktarilip ofset yontemi
kullanildi. Yapilan g¢alismada mandibulanin tiimiine gereksinim olmadigindan sadece
gerekli bolgeler Boolean islemi ile ¢ikarildi. Boolean isleminde biitiin yapilarin koordinatlar

muhafaza edildigi i¢in bilgi kayb1 olmamaktadir.

Peron et et o prer [T EreT

Resim 4. Elde edilen tomografi goriintiisii
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Resim 5. Kemik modeli. (a) Kortikal kemik modeli. (b) Trabekiiler kemik modeli.
(c) Kortikal-trabekiiler kemik modeli.

3.1.2. implant ve Abutmentlerin Modellemesi

Kullanilacak implantlarin yerlestirilmesi icin alt ¢ene modeli {izerinde anatomik
olusumlarin rehber alindig1 mental sinirin ¢ikis noktasi olan foramen mentale referans
noktasi segildi. Foramen mentale’den ¢ene kemiginin tepe noktasina gizilen dik dogrunun,
2. kiigtikaz1 disinin kronunun mesial kenarindan gectigi disiiniilerek kemik bolgesinin
mesial siir1 belirlendi (134, 135).

Calismada c¢ap1 4.1 mm, 10 mm uzunlugunda, yelken (buttress) yiv sekline sahip
titanyum implant (Bone Level, Straumann, Basel, isvicre), diiz ve 30 derece agili titanyum

38



abutmentler (RC Screw-retained Abutment, Straumann, Basel, Isvi¢re) kullanildi. Tedarik
edilen implant, abutment ve vidalarin demo modelleri Activity 880 3 D tarayici (Resim 2)
ile tarand1. Stl formatinda elde edilen modeller, Rhinoceros 4.0 yazilimina gonderildi ve
modellemeleri yapildi. Boolean yontemi ile implant, abutment, vidanin birbiri ile ve kemik

modelleri arasinda uyumu saglandi (Resim 6).
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Resim 6. implant, abutment, baglant: vidasi, okliizal vida gériintiileri
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3.1.3. implant Destekli Sabit Protezlerin Modellenmesi

Bu tez calismasinda 45, 46, 47 numarali dis eksikligi olan posterior mandibular
bolgeye implant destekli sabit protezler planlandi. Dis boyutlar1 ve goriintiileri Wheeler
atlasindan alindi1 (134). Bu goriintiiler Rhinoceros yaziliminda 6lgeklendirilip modellendi ve
anatomik olarak gercege uygun protez modelleri elde edildi. Dis boyutlar1 mesio-distal ve
bukko-lingual olarak atlasa bagli kalirken, krestal kemik ve kronun en koronaldeki noktasi
baz alinarak kron boyu 10 mm ve 14 mm olan iki farkli yiikseklikte protez tasarlandi (Resim
7). Restoratif materyal olarak ise monolitik zirkonya tercih edildi. Konnektor kalinliklari ise
4 mmx4 mm ve 4 mmx8 mm seklinde olusturuldu. Tasarlanan sabit protezlerde destek
dislerin kronlarinin okliizal yiizeylerine vida girisi agild1 ve retansiyon baglanti vidasi ve

okliizal vida ile saglandi. Vida girislerini kapatmak i¢in kompozit rezin kullanildu.

Resim 7. Implant iistii protezlerin modellenmesi
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3.2. Olusturulan Modellerin Sonlu Eleman Analizi I¢in Hazir Hale Getirilmesi

Modeller, VRMesh yazilimi ile geometrik olarak olusturulduktan sonra analize hazir
hale getirilmeleri ve analizlerinin yapilmasi icin, stl formatinda Algor Fempro (Algor Inc.,
USA) yazilimina aktarildi. Stl formati 3D modelleme programlari i¢in evrensel deger
tagimaktadir. Stl formatinda diigiimlerin koordinat bilgilerinin de saklanmasi sayesinde
programlar arasinda aktarim yapilirken bilgi kayb1 olmamaktadir. Algor yazilimi ile uyumlu
hale getirildikten sonra olusturulan modelin mandibulaya ait oldugunu, dis yapilarinin hangi
materyalden yapildigini yazilima tanitmak gerekmektedir. Modelleri olusturan yapilarin her
birine, fiziksel Ozelliklerini tanimlayan materyal (elastiklik modiilii ve Posison orani)

degerleri verildi (Tablo 2).

Tablo 2. Materyal 6zellikleri

Elastisite Modiilii Poisson
(GPa) Oram
Titanyum 110 0.35
(implant, abutment, vida)
(136-140)
Kortikal kemik 13.7 0.30
(137-141)
Trabekiiler kemik 1.37 0.30
(137-141)
Monolitik zirkonya 210 0.30
(138, 142, 143)
Kompozit 7 0.20

(140, 144)

VR Mesh yaziliminda yapilan modeller, Algor yazilimina stl seklinde yiizey verisi

olarak atildi. Algor yaziliminda analizlerinin yapilabilmesi igin, i¢i dolu sekilde meshlendi.

Meshleme isleminde, modeller miimkiin olabildigince 8 diiglim noktal1 (brick tipi)
elemanlardan olusturuldu. Modellerdeki yapilarin merkezine yakin bolgelerde gerektiginde
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yapinin tamamlanabilmesi i¢in daha az diigiim noktali elemanlar kullanildi. Bu modelleme
teknigi sayesinde hesaplamayi kolaylastirmak tizere miimkiin olan en yiiksek diigiim noktali
elemanlar ile en yiiksek kalitede ag yapisi olusturulmasina calisildi. Kemik modellerinde
bulunan ve analiz islemini zorlastiran dik ve dar bolgeler ¢izgisel elemanlardan arindirilarak

diizenli hale getirildi.

Burada modeller Bricks ve Tetrahedra elemanlar seklinde kati modele g¢evrildi.
Bricks ve Tetrahedra kati modelleme sisteminde, Fempro modelde olusturabildigi kadar 8
nodlu elemanlar kullanildi. 8 nodlu elemanlarin gerekli detaya ulasamadigi durumlarda 7
nodlu, 6 nodlu, 5 nodlu ve 4 nodlu elemanlar kullanildi (Sekil 16).

8 nodlu 3D Brick Eleman 7 nodlu 3D Brick eleman

5 nodlu 3D Brick eleman

4 nodlu 3D Brick eleman

Sekil 16. Farkli diigiim sayisinda elemanlarin goriiniimii

Tiim modeller lineer, izotropik ve homojen materyaller olarak, tiim yapilarin %100
kontakta oldugu ve implantlarin kemik yapisi ile %100 osseointegre oldugu kabul edildi.
Calismanin gergeke¢i sonuglar vermesi i¢in programin el verdigi Olciide, segtigimiz ¢ene
kemigi modelinin boyutlarini goz Oniine alarak, miimkiin oldugunca fazla eleman sayist
secildi. Senaryolari igeren matematiksel modellerde kullanilan eleman ve diigiim sayilari

Tablo 3’te goriilmektedir.
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Tablo 3. Modellerdeki diigiim ve eleman sayisi

Diigiim ve Eleman Sayisi

Model 1-10 Diigiim sayis1 196 187
Eleman sayis1 932 773

Model 1-14 Diigiim sayis1 196 947
Eleman sayis1 939 152

Model 2-10 Diigiim sayis1 212 253
Eleman sayis1 945 935

Model 2-14 Diiglim sayis1 215 151
Eleman sayis1t 963 065

Model 3 -10 Dugiim sayis1 242 220
Eleman sayis1 1170436

Model 3-14 Digiim sayist 246 274
Eleman sayis1 1194 684

3.3. Siir Kosullarinin Belirlenmesi

Modelin analizinin yapilabilmesi i¢in smirlarimin tanimlanmasit ve periferik
noktalardan baglanmasi gerekir. Caligmada kullanilan tiim modellerde mandibulanin 6n,
arka ve alt kisimlarina sifir serbestlik verildi (Resim 8). Destek alanlari, stresin bu bolgelere
aktarilmamas1 ve hatali sonuglarla karsilagilmamas: i¢in analizin yapilacagi bolgelerin

uzagna yerlestirildi.

Resim 8. Modellerin sinir kosullari ile gosterilmesi
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3.4. Yiikleme Kosullar:

Calismadaki ti¢ farkli planlama ve iki farkli protez yiiksekligi olan alti modelin her
birine vertikal ve oblik olarak kuvvet uygulandi. Farkli klinik kron yiiksekligine sahip
protezlerdeki okliizal yiizeylerde kuvvet uygulanacak noktalar ayn1 koordinatlarda segildi.
Vertikal yiiklemede tiiberkiil-fossa iliskisi temel alinarak fonksiyonel tiiberkiiller ve karsit
dislerin fonksiyonel tiiberkiillerinin temas noktalar1 belirlendi. Her noktadan 100 N olmak
tizere premolara 200 N, her molara 300 N olarak toplam 800 N vertikal kuvvet uygulandi.
Oblik yiiklemede dinamik okliizyon gz oniinde bulundurularak fonksiyonel tiiberkiil
tepelerine bukko-lingual yonde 30° ve her noktadan 100 N olacak sekilde, premolar igin 100
N, her molar i¢in 200 N olarak toplam 500 N kuvvet uygulandi. Kuvvetlerin uygulama

noktalar1 Resim 9 ve Resim 10°da gosterilmistir.

Resim 9. Vertikal yiikleme kosullari
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Resim 10. Oblik yiikleme kosullart
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4. BULGULAR

Calismamizda, dental implantlarin farkli say1 ve pozisyonda yerlestirilmesiyle ii¢
planlama grubu, her bir grup i¢in klinik kron boyu 10 mm ve 14 mm olacak sekilde iki ayri
protez olmak iizere toplam alti model olusturuldu. Her modele vertikal ve oblik kuvvetlerin

uygulanmasiyla 12 sonlu elemanlar stres analizi gergeklestirildi.

Kuvvetlerin uygulanmasi sonucunda; implant, abutment, baglant1 vidasi ve protetik
yapida olusan Von Mises stres degerleri, kortikal ve trabekiiler kemikte olusan maksimum
ve minimum asal gerilme degerleri incelendi. Sonlu elemanlar stres analizleri sonucunda
elde edilen degerler, kesit goriintiileri, diiglimlerdeki stres miktar1 ve dagilimi1 hassas bir

sekilde degerlendirildi ve yorumlandi.

Analiz sonuglarinda pozitif degerler ¢ekme streslerini, negatif degerler ise basma
streslerini belirtmektedir. Stres elemanindaki mutlak degeri daha biiyiik olan, o elemanin

hangi stres tipi etkisi altinda oldugunu gostermektedir.

4.1. 10 mm Kron Yiiksekligindeki Sabit Boliimlii Protez Modellerinde Vertikal Kuvvet

Sonucunda Elde Edilen Bulgular
4.1.1. Modellerde Ust Yapida Olusan Von Mises Stres Degerleri

Vertikal ylikleme sonucu 10 mm kron yiiksekligine sahip sabit boliimlii protezde en
yiikksek Von Mises degeri; Model 1-10 i¢in 2.molar kronunun abutmentle birlesim yerinde
serviko-bukkal bolgede 156.61 MPa’dir. Model 2-10 igin 2.molar kronun abutmentle
birlesim yerinde serviko-bukkal bolgede 198.67 MPa’dir. Model 3-10 i¢in 2.molar kronunun
abutmentle birlesim yerinde serviko-bukkal bolgede 91.64 MPa’dir (Resim 11).

Vertikal yiikleme sonucunda 10 mm kron yiiksekligine sahip sabit bdliimlii
protezlerde ii¢ model i¢in de en yiiksek Von Mises degerleri 2.molar kronda ve serviko-
bukkal bolgede dl¢iilmiistiir. Modeller arasinda protetik yapida 6l¢iilen en yliksek Von Mises
stres degeri yliksekten aza dogru; Model 2-10, Model 1-10, Model 3-10 seklindedir (Sekil
17).
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Resim 11. 10 mm kron yiiksekligindeki ti¢ tiyeli sabit protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucu ist yapida olusan Von Mises stres degerleri dagilimi. (a) Model 1-10.
(b) Model 2-10. (c) Model 3-10.

4.1.2. implantlarda VVon Mises Stres Degerleri

10 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde vertikal ylikleme
sonucunda her {i¢ modelde implantlardaki en yiiksek Von Mises stres degerleri 2.molar
implantta ve implantlarin servikal bolgelerinde, bukkal tarafta dl¢tilmiistiir (Resim 12).
Model 1-10 i¢in implantlardaki en yiiksek Von Mises stres degeri 2.molar implantin bukko-
servikal bolgesinde 262.21 MPa olarak ol¢iilmiistiir. 2.premolar implattaki en yiiksek deger
ise servikal bolgede 251.59 MPa’dir. Model 2-10’da implantlardaki en yiiksek Von Mises

stres degeri 2.molar implantin servikal bolgesinde 325.28 MPa’dir. 2.premolar implanttaki
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en yiiksek deger ise servikal bolgede 277.40 MPa olarak olgiilmiistiir. Model 3-10 igin
implantlardaki en yiiksek Von Mises stres degeri 2.molar implantin servikal bolgesinde
181.13 MPa’dir. 1.molar implantta servikal bolgede 163.01 MPa, 2.premolar implantta
servikal bolgede 153.62 MPa olarak 6l¢iilmistiir (Resim 12).
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Resim 12. 10 mm kron yiiksekligindeki ii¢ iiyeli sabit protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucu implantlarda olusan Von Mises stres degerleri dagilimi. (a) Model 1-10.
(b) Model 2-10. (c) Model 3-10.

4.1.3. Abutmentlerde VVon Mises Stres Degerleri

10 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde vertikal yiikleme

sonucunda abutmentlerdeki en yiiksek Von Mises degerleri; implantlarin servikal
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bolgelerinin abutment ile temas ettigi noktalarda bulunmustur (Resim 13). Model 1-10’da
2.premolar abutmentinde 320.84 MPa, Model 2-10’da 2.premolar abutmentinde 195.17
MPa, Model 3-10°da 2.molar abutmentinde 198.36 MPa’dir (Sekil 19).
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Resim 13. 10 mm kron yiiksekligindeki ii¢ iiyeli sabit protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucu abutmentlerde olusan Von Mises stres degerleri dagilimi. (a) Model 1-
10. (b) Model 2-10. (c) Model 3-10.

4.1.4. Baglant1 Vidalarinda Von Mises Stres Degerleri

10 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde vertikal ylikleme
sonucunda baglant1 vidalari lizerindeki en yliksek Von Mises degerleri tiim modellerdeki her
baglant1 vidasi i¢in bukkal bdlgede bulunmustur (Resim 14). Bu grup icin baglanti
vidalarindaki en yiiksek Von Mises degerleri Model 1-10’da 2.molar baglant1 vidasinda
132.77 MPa, Model 2-10’da 2.premolar baglanti vidasinda 84.44 MPa, Model 3-10’da
2.molar baglant1 vidasinda 84.73 MPa olarak 6l¢iilmiistiir (Sekil 20).
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Resim 14. 10 mm kron yiiksekligindeki ti¢ tiyeli sabit protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucu baglant1 vidalarinda olusan Von Mises stres degerleri dagilimi. (a)
Model 1-10. (b) Model 2-10. (c) Model 3-10.

4.1.5. Kortikal Kemige Ait Maksimum Asal Gerilme Degerleri

10 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde vertikal yilikleme
sonucunda kortikal kemik itizerindeki maksimum asal gerilme degerleri incelendiginde
(Resim 15); Model 1-10’da en yiiksek deger 2.molar implant ¢evresinde disto-bukkal
bolgede 2.22 MPa’dir. 2.premolar implant ¢evresinde ise mesio-bukkal bolgede 1.04 MPa
olarak ol¢iilmiistiir. Model 2-10°da kortikal kemikteki en yiiksek gerilme degeri 2.premolar
implant ¢evresinde lingual bolgede 1.12 MPa’dir, 2.molar implant ¢evresinde ise lingual
bolgede 1.07 MPa olarak 6l¢iilmiistiir. Model 3-10’da kortikal kemikteki en yiiksek gerilme
degeri 2.molar implant g¢evresinde distal bolgede 1.77 MPa’dir. 2.premolar implant
cevresinde mesio-bukkal bolgede 0.78 MPa, 1.molar implant g¢evresinde disto-bukkal
bolgede 0.37 MPa olarak Slgtilmiistiir (Sekil 21).
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Resim 15. 10 mm kron yiiksekligindeki ti¢ tiyeli sabit protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucu kortikal kemikte olusan maksimum asal gerilme degerleri. (a) Model 1-
10. (b) Model 2-10. (c) Model 3-10.

4.1.6. Kortikal Kemige Ait Minimum Asal Gerilme Degerleri

10 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde vertikal ylikleme
sonucunda kortikal kemik {izerindeki minimum asal gerilme degerleri incelendiginde;
Model 1-10’da en yiiksek deger 2.molar implant ¢evresinde bukkal bolgede -33.84 MPa’dir.
2.premolar implant ¢evresindeki en yliksek deger ise -26.14 MPa olarak dl¢lilmiistiir. Model
2-10’da kortikal kemikteki en yliksek basma stres degeri 2.molar implant ¢evresinde bukkal
bolgede -23.46 MPa’dir, 2.premolar implant ¢evresinde ise bukkal bolgede -20.61 MPa
olarak 6l¢iilmiistiir. Model 3-10°da kortikal kemikteki en yiiksek basma stres degeri 1.molar
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implant ¢evresinde bukkal bolgede -20.80 MPa’dir, 2.molar implant c¢evresinde bukkal
bolgede -20.43 MPa, 2.premolar implant ¢evresinde -16.98 MPa olarak 6l¢tilmistiir (Sekil
22). Tim modellerdeki kortikal kemige ait en yiikksek minimum asal gerilme degerleri

implantlarin ¢evresinde ve bukkal bolgede dl¢iilmiistiir (Resim 16).
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Resim 16. 10 mm kron yiiksekligindeki ti¢ tiyeli sabit protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucu kortikal kemikte olusan minimum asal gerilme degerleri. (a) Model 1-
10. (b) Model 2-10. (c) Model 3-10.

4.1.7. Trabekiiler Kemige Ait Maksimum Asal Gerilme Degerleri

10 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde vertikal ylikleme

sonucunda trabekiiler kemik {izerindeki maksimum asal gerilme degerleri incelendiginde
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(Resim 17); Model 1-10°da en yiiksek deger 2.molar implant ¢evresinde distal bolgede 2.25
MPa’dir, 2.premolar implant ¢evresinde ise bukkal bolgede 2.18 MPa olarak dl¢iilmiistiir.
Model 2-10’da trabekiiler kemikteki en yiiksek maksimum asal gerilme degeri 2.molar
implantin ¢evresinde bukkal bolgede 2.062 MPa’dir, 2.premolar implant ¢evresinde ise
bukkal bolgede 2.061 MPa olarak ol¢iilmiistiir. Model 3-10°da trabekiiler kemikteki en
yiiksek maksimum asal gerilme degeri 1.molar implantin ¢evresinde bukkal bdlgede 2.28
MPa’dir, 2.molar implant g¢evresinde bukkal bolgede 2.23 MPa, 2.premolar implant
cevresinde bukkal bolgede 1.55 MPa olarak dlgiilmiustiir (Sekil 23).
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Resim 17. 10 mm kron yiiksekligindeki ii¢ iiyeli sabit protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucu trabekiiler kemikte olusan maksimum asal gerilme degerleri. (a) Model
1-10. (b) Model 2-10. (c) Model 3-10.
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4.1.8. Trabekiiler Kemige Ait Minimum Asal Gerilme Degerleri

10 mm kron yiiksekligindeki sabit bolimli protez modellerinde vertikal ylikleme
sonucunda trabekiiler kemik tizerindeki minimum asal gerilme degerleri incelendiginde
(Resim 18); Model 1-10’da en yiiksek deger 2.molar implant ¢evresinde disto-bukkal
bolgede -2.91 MPa’dir, 2.premolar implant ¢evresinde mesio-bukkal bolgede -1.73 MPa
olarak Olciilmiistiir. Model 2-10°da trabekiiler kemikte en yiiksek minimum asal gerilme
degeri 2.molar implantin disto-bukkal bolgede -4.08 MPa’dir, 2.premolar implant
¢evresinde mesio-bukkal bolgede -2.78 MPa olarak ol¢iilmiistiir. Model 3-10’da trabekiiler
kemikte en yliksek minimum asal gerilme degeri 2.molar implant ¢evresinde disto-bukkal
bolgede -2.16 MPa’dir, 2.premolar implant ¢evresinde mesio-bukkal bolgede -1.19 MPa,
1.molar implant ¢evresinde disto-bukkal bolgede -1.14 MPa olarak olgtilmiistiir (Sekil 24).
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Resim 18. 10 mm kron yiiksekligindeki ii¢ iiyeli sabit protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucu trabekiiler kemikte olusan minimum asal gerilme degerleri. (a) Model 1-
10. (b) Model 2-10. (c) Model 3-10.
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Resim 19. 10 mm kron yiiksekligindeki modellerin vertikal yiikleme sonucu sagital kesitte
Von Mises stres dagilimi

4.2. 14 mm Kron Yiiksekligindeki Sabit Boliimlii Protez Modellerinde Vertikal Kuvvet

Sonucunda Elde Edilen Bulgular
4.2.1. Modellerde Ust Yapida Olusan Von Mises Stres Degerleri

Vertikal yiikleme sonucu 14 mm kron yiiksekligine sahip sabit boliimlii protezde en
yiiksek Von Mises degeri Model 1-14 i¢in 2.molar kronunun abutmentle birlesim yerinde
serviko-bukkal bolgede 139.66 MPa’dir. Model 2-14’te 2.molar kronun abutmentle birlesim
yerinde serviko-bukkal bolgede 171.08 MPa’dir. Model 3-14’te 2.molar kronunun
abutmentle birlesim yerinde serviko-bukkal bolgede 82.63 MPa’dir (Resim 20).

Vertikal yiikleme sonucunda 14 mm kron yiiksekligine sahip sabit boliimlii
protezlerde {i¢ model i¢in de en yiliksek Von Mises degerleri 2.molar kronda ve serviko-
bukkal bolgede Olclilmiistiir. Modeller arasinda protetik yapida 6l¢iilen en yiiksek Von Mises
stres degeri yiiksekten aza dogru sirasiyla; Model 2-14, Model 1-14, Model 3-14 seklindedir
(Sekil 17).
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Resim 20. 14 mm kron yiiksekligindeki ii¢ iiyeli sabit protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucu st yapida olusan Von Mises stres degerleri dagilimi. (a) Model 1-14.
(b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

4.2.2. implantlarda Von Mises Stres Degerleri

14 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde vertikal ylikleme
sonucunda her ii¢ modelde implantlardaki en yiiksek Von Mises stres degerleri 2.molar
implantta ve implantlarin servikal bolgelerinde, bukkal tarafta dl¢lilmiistiir (Resim 21).
Model 1-14’te implantlardaki en yiiksek Von Mises stres degeri 2.molar implantin servikal
bolgesinde 263.21 MPa olarak oOlciilmiistiir. 2.premolar implattaki en yiiksek deger ise
servikal bolgede 250.22 MPa’dir. Model 2-14’te implantlardaki en yiiksek Von Mises stres

degeri 2.molar implantin servikal bdlgesinde 320.89 MPa’dir. 2.premolar implanttaki en
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yilksek deger ise servikal bolgede 272.31 MPa olarak ol¢iilmiistiir. Model 3-14’te
implantlardaki en yiiksek Von Mises stres degeri 2.molar implantin servikal bolgesinde
179.12 MPa’dir. 1.molar implantta servikal bolgede 162.08 MPa, 2.premolar implantta
servikal bolgede 154.45 MPa olarak Slgiilmiistiir (Sekil 18).
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Resim 21. 14 mm kron yiiksekligindeki ii¢ iiyeli sabit protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucu implantlarda olusan Von Mises stres degerleri dagilimi. (a) Model 1-14.
(b) Model 2-14. (c) Model 3-14.
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4.2.3. Abutmentlerde Von Mises Stres Degerleri

14 mm kron yiiksekligindeki sabit bolimli protez modellerinde vertikal ylikleme
sonucunda abutmentlerdeki en yilksek Von Mises degerleri; implantlarin servikal
bolgelerinin abutment ile temas ettigi noktalarda bulunmustur (Resim 22). Model 1-14’te
2.premolar abutmentinde 313.68 MPa, Model 2-14°te 2.premolar abutmentinde 189.78 MPa,
Model 3-14’te 2.molar abutmentinde 196.18 MPa’dir (Sekil 19).
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Resim 22. 14 mm kron yiiksekligindeki ii¢ iiyeli sabit protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucu abutmentlerde olusan Von Mises stres degerleri dagilimi. (a) Model 1-
14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

4.2.4. Baglant1 Vidalarinda Von Mises Stres Degerleri

14 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucunda baglant1 vidalari lizerindeki en yliksek Von Mises degerleri tiim modellerdeki her

baglant1 vidasi i¢in bukkal bdlgede bulunmustur (Resim 23). Bu grup icin baglanti
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vidalarindaki en yiiksek Von Mises degerleri Model 1-14’te 2.molar baglant1 vidasinda
130.60 MPa, Model 2-14’te 2.premolar baglanti vidasinda 82.52 MPa, Model 3-14’te
2.molar baglant1 vidasinda 83.99 MPa olarak 6l¢iilmiistiir (Sekil 20).
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Resim 23. 14 mm kron yiiksekligindeki ii¢ iiyeli sabit protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucu baglanti1 vidalarinda olusan Von Mises stres degerleri dagilimi. (@)
Model 1-14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

4.2.5. Kortikal Kemige Ait Maksimum Asal Gerilme Degerleri

14 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde vertikal ylikleme
sonucunda kortikal kemik {izerindeki maksimum asal gerilme degerleri incelendiginde
(Resim 24); Model 1-14’te en yiiksek deger 2.molar implant ¢evresinde disto-bukkal
bolgede 2.27 MPa’dir. 2.premolar implant ¢evresinde ise mesio-bukkal bolgede 1.07 MPa
olarak ol¢iilmiistiir. Model 2-14te kortikal kemikteki en yiiksek gerilme degeri 2.premolar
implant ¢evresinde lingual bolgede 1.07 MPa’dir, 2.molar implant ¢evresinde ise lingual

bolgede 1.05 MPa olarak 6l¢iilmiistiir. Model 3-14’te kortikal kemikteki en yiliksek gerilme
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degeri 2.molar implant cevresinde distal bolgede 1.78 MPa’dir. 2.premolar implant
gevresinde mesio-bukkal bolgede 0.80 MPa, 1.molar implant g¢evresinde disto-bukkal
bolgede 0.39 MPa olarak 6l¢iilmiistiir (Sekil 21).
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Resim 24. 14 mm kron yiiksekligindeki ii¢ iiyeli sabit protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucu kortikal kemikte olusan maksimum asal gerilme degerleri. (a) Model 1-
14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

4.2.6. Kortikal Kemige Ait Minimum Asal Gerilme Degerleri

14 mm kron yiiksekligindeki sabit bolimlii protez modellerinde vertikal ylikleme
sonucunda kortikal kemik iizerindeki minimum asal gerilme degerleri incelendiginde;

Model 1-14’te en yiiksek deger 2.molar implant ¢evresinde bukkal bolgede -33.60 MPa’dir.

60



2.premolar implant ¢evresindeki en yiliksek deger ise -26.05 MPa olarak dl¢tilmiistiir. Model
2-14’te kortikal kemikteki en yiiksek basma stres degeri 2.molar implant ¢evresinde bukkal
bolgede -26.97 MPa’dir, 2.premolar implant ¢evresinde ise bukkal bdlgede -21.45 MPa
olarak Olctilmiistiir. Model 3-14’te kortikal kemikteki en yliksek basma stres degeri 1.molar
implant c¢evresinde bukkal bolgede -20.48 MPa’dir, 2.molar implant ¢evresinde bukkal
bolgede -20.40 MPa, 2.premolar implant ¢evresinde -17.03 MPa olarak 6l¢tilmiistiir (Sekil
22). Tim modellerde kortikal kemige ait en yiiksek minimum asal gerilme degerleri

implantlarin ¢gevresinde ve bukkal bolgede meydana gelmistir (Resim 25).
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Resim 25. 14 mm kron yiiksekligindeki ii¢ iiyeli sabit protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucu kortikal kemikte olusan minimum asal gerilme degerleri. (a) Model 1-
14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.
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4.2.7. Trabekiiler Kemige Ait Maksimum Asal Gerilme Degerleri

14 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucunda trabekiiler kemik iizerindeki maksimum asal gerilme degerleri incelendiginde
(Resim 26); Model 1-14’te en yiiksek deger 2.molar implant ¢evresinde distal bolgede 2.28
MPa’dir, 2.premolar implant ¢evresinde ise bukkal bolgede 2.17 MPa olarak dl¢iilmiistiir.
Model 2-14’te trabekiiler kemikteki en yiiksek maksimum asal gerilme degeri 2.molar
implantin ¢evresinde bukkal bolgede 2.06 MPa’dir, 2.premolar implant g¢evresinde ise
bukkal bolgede 2.05 MPa olarak 6l¢iilmiistiir. Model 3-14’te trabekiiler kemikteki en yliksek
maksimum asal gerilme degeri 1.molar implantin ¢evresinde bukkal bolgede 2.27 MPa’dir,
2.molar implant ¢evresinde bukkal bolgede 2.22 MPa, 2.premolar implant ¢evresinde bukkal
bolgede 1.56 MPa olarak olgiilmistiir (Sekil 23).
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Resim 26. 14 mm kron yiiksekligindeki ti¢ iiyeli sabit protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucu trabekiiler kemikte olusan maksimum asal gerilme degerleri. (a) Model
1-14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.
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4.2.8. Trabekiiler Kemige Ait Minimum Asal Gerilme Degerleri

14 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucunda trabekiiler kemik tizerindeki minimum asal gerilme degerleri incelendiginde
(Resim 27); Model 1-14’te en yiiksek deger 2.molar implant ¢evresinde disto-bukkal
bolgede -2.84 MPa’dir, 2.premolar implant ¢evresinde mesio-bukkal bolgede -1.71 MPa
olarak Olclilmistiir. Model 2-14’te trabekiiler kemikte en yliksek minimum asal gerilme
degeri 2.molar implantin disto-bukkal bolgede -4.01 MPa’dir, 2.premolar implant
¢evresinde mesio-bukkal bolgede -2.75 MPa olarak dlglilmiistiir. Model 3-14’te trabekiiler
kemikte en yliksek minimum asal gerilme degeri 2.molar implant ¢evresinde disto-bukkal
bolgede -2.15 MPa’dir, 2.premolar implant ¢evresinde mesio-bukkal bolgede -1.21 MPa,
1.molar implant ¢evresinde disto-bukkal bolgede -1.11 MPa olarak Sl¢iilmiistiir (Sekil 24).
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Resim 27. 14 mm kron yiiksekligindeki ii¢ iiyeli sabit protez modellerinde vertikal yiikleme
sonucu trabekiiler kemikte olusan maksimum asal gerilme degerleri. (a) Model
1-14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.
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Resim 28. 14 mm kron yiiksekligindeki modellerin vertikal yiikleme sonucu sagital kesitte
Von Mises stres dagilimi

Vertikal ylikleme sonucunda 10 mm ve 14 mm kron yiiksekligine sahip modellerde

olusan en yiiksek stres degerleri, Sekil 17-24 ‘te goriilmektedir.

10 mm Kron Yiksekligi ~ ® 14 mm Kron Yiksekligi
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Sekil 17. Vertikal yiiklemede iist yapida olusan Von Mises stres degerleri (MPa)
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Sekil 18. Vertikal yiiklemede implantlarda olusan Von Mises stres degerleri (MPa)
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Sekil 19. Vertikal yiiklemede abutmentlerde olusan Von Mises stres degerleri (MPa)
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Sekil 20. Vertikal yiiklemede baglanti vidalarinda olusan Von Mises stres degerleri (MPa)
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Sekil 21. Vertikal yiiklemede kortikal kemige ait maksimum asal gerilme degerleri (MPa)
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Sekil 22. Vertikal yiiklemede kortikal kemige ait minimum asal gerilme degerleri (MPa)
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Sekil 23. Vertikal yiiklemede trabekiiler kemige ait maksimum asal gerilme degerleri (MPa)

67



10 mm Kron Yuksekligi B 14 mm Kron Yuksekligi

D oD D MOD 3 MOD 3 MOD 3
2. PRE 2. PRE 2.PRE AR 1M R 2:M R
iMP IMP iMP IMP iMP T iMP T iMP T
N
‘_| |—<
<
Q.
N '

Sekil 24. Vertikal yiikklemede trabekiiler kemige ait minimum asal gerilme degerleri (MPa)
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4.3. 10 mm Kron Yiiksekligindeki Sabit Boliimlii Protez Modellerinde Oblik Kuvvet

Sonucunda Elde Edilen Bulgular
4.3.1. Modellerde Ust Yapida Olusan Von Mises Stres Degerleri

Oblik yiikleme sonucu 10 mm kron yiiksekligine sahip sabit boliimlii protezde en
yiiksek Von Mises degeri Model 1-10 i¢in 2.molar kronunun abutmentle birlesim yerinde
lingual bolgede 70.32 MPa’dir. Model 2-10’da 2.molar kronun abutmentle birlesim yerinde
distal bolgede 120.05 MPa’dir. Model 3-10°da 1.molar kronunun abutmentle birlesim
yerinde lingual bolgede 51.87 MPa’dir (Resim 29). Oblik yiikleme sonucunda 10 mm kron
yiiksekligine sahip sabit boliimlii protezlerde ii¢ model i¢in de en yiiksek Von Mises
degerleri servikal bolgede 6l¢iilmiistiir. Modeller arasinda protetik yapida 6l¢iilen en yiiksek
Von Mises stres degeri yliksekten aza dogru sirasiyla; Model 2-10, Model 1-10, Model 3-10
seklindedir (Sekil 25).
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Resim 29. 10 mm kron yiiksekligindeki {i¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik yiikleme
sonucu ist yapida olusan Von Mises stres degerleri dagilimi. (a) Model 1-10.
(b) Model 2-10. (c) Model 3-10.

4.3.2. implantlarda Von Mises Stres Degerleri

10 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde oblik yilikleme
sonucunda her {i¢ modelde implantlardaki en yiiksek Von Mises stres degerleri 2.premolar
implantta ve implantlarin servikal bolgelerinde, lingual tarafta Slgtilmiistir (Resim 30).
Model 1-10°da implantlardaki en yiiksek Von Mises stres degeri 2.premolar implantin
servikal bolgesinde lingual tarafta 261.62 MPa olarak olciilmiistiir. 2.molar implattaki en
yiiksek deger ise servikal bolgede 245.54 MPa’dir. Model 2-10’da implantlardaki en yiliksek

Von Mises stres degeri 2.premolar implantin servikal bolgesinde 319.25 MPa’dir. 2.molar
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implanttaki en yiiksek deger ise servikal bolgede 254.89 MPa olarak ol¢iilmiistiir. Model 3-
10’da implantlardaki en yiiksek Von Mises stres degeri 2.premolar implantin servikal
bolgesinde 186.11 MPa’dir. 2.molar implantta servikal bolgede 181.38 MPa, 1.molar
implantta servikal bolgede 157.47 MPa olarak Ol¢tilmiistiir (Sekil 26).
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Resim 30. 10 mm kron yiiksekligindeki {i¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik yiikleme
sonucu implantlarda olusan Von Mises stres degerleri dagilimi. (a) Model 1-10.
(b) Model 2-10. (c) Model 3-10.

4.3.3. Abutmentlerde Von Mises Stres Degerleri

10 mm kron yiiksekligindeki sabit bolimlii protez modellerinde oblik yilikleme

sonucunda abutmentlerdeki en yiiksek Von Mises degerleri; implantlarin servikal
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bolgelerinin abutment ile temas ettigi noktalarda lingual bolgede bulunmustur (Resim 31).
Model 1-10°da 2.premolar abutmentinde 261.78 MPa, Model 2-10°da 2.molar abutmentinde
183.98 MPa, Model 3-10’da 2.premolar abutmentinde 180.52 MPa’dir (Sekil 27).
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Resim 31. 10 mm kron yiiksekligindeki ii¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik yiikleme
sonucu abutmentlerde olusan Von Mises stres degerleri dagilimi. (a) Model 1-
10. (b) Model 2-10. (c) Model 3-10.

4.3.4. Baglant1 Vidalarinda Von Mises Stres Degerleri

10 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde oblik yiikleme
sonucunda baglant1 vidalari lizerindeki en yliksek Von Mises degerleri tiim modellerdeki her
baglant1 vidasi igin lingual bolgede bulunmustur (Resim 32). Bu grup icin baglanti
vidalarindaki en yiiksek Von Mises degerleri Model 1-10’da 2.premolar baglant1 vidasinda
lingual bolgede 101.24 MPa, Model 2-10°da 2.molar baglanti vidasinda mesio-lingual
bolgede 73.94 MPa, Model 3-10’da 2.premolar baglanti vidasinda lingual bdlgede 72.74
MPa olarak olgiilmiistiir (Sekil 28).
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Resim 32. 10 mm kron yiiksekligindeki ti¢ tiyeli sabit protez modellerinde oblik yiikleme
sonucu baglanti1 vidalarinda olusan Von Mises stres degerleri dagilimi. (@)
Model 1-10. (b) Model 2-10. (c) Model 3-10.

4.3.5. Kortikal Kemige Ait Maksimum Asal Gerilme Degerleri

10 mm kron yiiksekligindeki sabit bolimlii protez modellerinde oblik ylikleme
sonucunda kortikal kemik {izerindeki maksimum asal gerilme degerleri incelendiginde;
Model 1-10’da en yiiksek deger 2.molar implant ¢evresinde bukkal bolgede 11.95 MPa’dur.
2.premolar implant ¢evresinde ise bukkal bolgede 10.52 MPa olarak 6l¢iilmiistiir. Model 2-
10’da kortikal kemikteki en yiiksek gerilme degeri 2.molar implant ¢evresinde bukkal
bolgede 8.84 MPa’dir, 2.premolar implant ¢evresinde ise bukkal bolgede 6.40 MPa olarak
Olglilmiistiir. Model 3-10’da kortikal kemikteki en yiiksek gerilme degeri 2.molar implant
cevresinde bukkal bolgede 8.58 MPa’dir. 1 molar implant ¢evresinde bukkal bolgede 8.01
MPa, 2.premolar implant gevresinde bukkal bdlgede 5.81 MPa olarak olc¢tilmiistiir (Sekil
29). 10 mm klinik kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde oblik yiikleme
sonucunda kortikal kemik tlizerindeki en yiiksek maksimum asal gerilme degerleri bukkal
bolgede meydana gelmistir (Resim 33).
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Resim 33. 10 mm kron yiiksekligindeki {i¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik yiikleme
sonucu kortikal kemikte olusan maksimum asal gerilme degerleri. (a) Model 1-
10. (b) Model 2-10. (c) Model 3-10.

4.3.6. Kortikal Kemige Ait Minimum Asal Gerilme Degerleri

10 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde oblik yiikleme
sonucunda kortikal kemik tiizerindeki minimum asal gerilme degerleri incelendiginde
(Resim 34); Model 1-10’da en yiiksek deger 2.molar implant ¢evresinde lingual bolgede -
32.56 MPa’dir. 2.premolar implant gevresindeki en yiiksek deger ise -30.08 MPa olarak
Ol¢iilmiistiir. Model 2-10°da kortikal kemikteki en yiiksek basma stres degeri 2.molar
implant ¢evresinde lingual bdlgede -31.16 MPa’dir, 2.premolar implant gevresinde ise

lingual bolgede -24.80 MPa olarak 6l¢iilmiistiir. Model 3-10’da kortikal kemikteki en yiiksek
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basma stres degeri 2.molar implant ¢evresinde lingual bolgede -28.50 MPa’dir, 2.premolar
implant ¢evresinde lingual bolgede -25.08 MPa, 1.molar implant ¢evresinde -12.06 MPa
olarak Ol¢iilmiistiir. Modellerdeki kortikal kemige ait en yiiksek minimum asal gerilme

degerleri implantlarin ¢evresinde ve lingual bolgede meydana gelmistir (Sekil 30).
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Resim 34. 10 mm kron yiiksekligindeki ti¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik yiikleme

sonucu kortikal kemikte olusan minimum asal gerilme degerleri. (a) Model 1-
10. (b) Model 2-10. (c) Model 3-10.

4.3.7. Trabekiiler Kemige Ait Maksimum Asal Gerilme Degerleri

10 mm kron yiiksekligindeki sabit bolimlii protez modellerinde oblik yilikleme

sonucunda trabekiiler kemik tizerindeki maksimum asal gerilme degerleri incelendiginde;
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Model 1-10°da en yiiksek deger 2.premolar implant g¢evresinde lingual bolgede 2.19
MPa’dir, 2.molar implant c¢evresinde ise lingual bolgede 1.51 MPa olarak ol¢iilmiistiir.
Model 2-10’da trabekiiler kemikteki en yiiksek maksimum asal gerilme degeri 2.premolar
implantin ¢evresinde lingual bolgede 1.95 MPa’dir, 2.molar implant ¢evresinde ise lingual
bolgede 1.65 MPa olarak Ol¢iilmiistiir. Model 3-10°da trabekiiler kemikteki en yiiksek
maksimum asal gerilme degeri 2.premolar implantin g¢evresinde lingual bdlgede 1.75
MPa’dir, 2.molar implant ¢evresinde lingual bolgede 1.09 MPa, 1.molar implant ¢evresinde
lingual bolgede 0.99 MPa olarak 6l¢iilmistiir (Sekil 31). Modellerdeki trabekiiler kemige ait
en yiiksek maksimum asal gerilme degerleri implantlarin ¢evresinde ve lingual bolgede

meydana gelmistir (Resim 35).
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Resim 35. 10 mm kron yiiksekligindeki ii¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik yiikleme
sonucu trabekiiler kemikte olusan maksimum asal gerilme degerleri. (a) Model
1-10. (b) Model 2-10. (c) Model 3-10.
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4.3.8. Trabekiiler Kemige Ait Minimum Asal Gerilme Degerleri

10 mm kron yiiksekligindeki sabit bolimli protez modellerinde vertikal ylikleme
sonucunda trabekiiler kemik tizerindeki minimum asal gerilme degerleri incelendiginde
(Resim 36); Model 1-10’da en yiiksek deger 2.molar implant ¢evresinde disto-lingual
bolgede -2.33 MPa’dir, 2.premolar implant ¢evresinde mesio-lingual bdlgede -1.83 MPa
olarak Olciilmiistiir. Model 2-10°da trabekiiler kemikte en yiiksek minimum asal gerilme
degeri 2.premolar implantin mesio-lingual bolgede -2.99 MPa’dir, 2.molar implant
gevresinde disto-lingual bolgede -2.98 MPa olarak olglilmiistiir. Model 3-10°da trabekiiler
kemikte en yiiksek minimum asal gerilme degeri 2.molar implant ¢evresinde disto-lingual
bolgede -1,85 MPa’dir, 2.premolar implant ¢evresinde mesio-lingual bolgede -1.60 MPa,
1.molar implant ¢evresinde mesio-lingual bélgede -0.70 MPa olarak 6lgiilmiistiir (Sekil 32).
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Resim 36. 10 mm kron yiiksekligindeki {i¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik yiikleme
sonucu trabekiiler kemikte olusan minimum asal gerilme degerleri. (a) Model 1-
10. (b) Model 2-10. (c) Model 3-10.
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Resim 37. 10 mm kron yiiksekligindeki modellerin oblik yiikkleme sonucu sagital kesitte VVon
Mises stres dagilimi

4.4. 14 mm Kron Yiiksekligindeki Sabit Boliimlii Protez Modellerinde Oblik Kuvvet
Sonucunda Elde Edilen Bulgular

4.4.1. Modellerde Ust Yapida Olusan Von Mises Stres Degerleri

Oblik ytikleme sonucu 14 mm kron yiiksekligine sahip sabit boliimlii protezde en
yiikksek Von Mises degerleri (Resim 38), Model 1-14 igin 2.molar kronunun abutmentle
birlesim yerinde lingual bolgede 139.37 MPa’dir. Model 2-14’te 2.molar kronun abutmentle
birlesim yerinde disto-lingual bolgede 182.10 MPa’dir. Model 3-14’te 1.molar kronunun
abutmentle birlesim yerinde lingual bolgede 95.18 MPa’dir (Sekil 25).
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Resim 38. 14 mm kron yiiksekligindeki ¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik yiikleme
sonucu ist yapida olusan Von Mises stres degerleri dagilimi. (a) Model 1-14.
(b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

4.4.2. implantlarda Von Mises Stres Degerleri

14 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde oblik yiikleme
sonucunda her {i¢ modelde implantlardaki en yiiksek Von Mises stres degerleri 2.premolar
implantta ve implantlarin servikal bolgelerinde, lingual tarafta Slglilmistiir (Resim 39).
Model 1-14’te implantlardaki en yiiksek Von Mises stres degeri 2.premolar implantin
servikal bolgesinde lingual tarafta 410.55 MPa olarak 6l¢iilmiistiir. 2.molar implattaki en
yiiksek deger ise servikal bolgede 384.68 MPa’dir. Model 2-14’te implantlardaki en yiiksek

Von Mises stres degeri 2.premolar implantin servikal bolgesinde 477.51 MPa’dir. 2.molar
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implanttaki en yiiksek deger ise servikal bolgede 359.42 MPa olarak dlctilmistiir. Model 3-
14’te implantlardaki en yiiksek Von Mises stres degeri 2.premolar implantin servikal
bolgesinde 288.71 MPa’dir. 2.molar implantta servikal bolgede 273.27 MPa, 1.molar
implantta servikal bolgede 252.09 MPa olarak 6l¢iilmistiir (Sekil 26).
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Resim 39. 14 mm kron yiiksekligindeki {i¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik yiikleme
sonucu implantlarda olusan Von Mises stres degerleri dagilimi. (a) Model 1-14.
(b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

4.4.3. Abutmentlerde Von Mises Stres Degerleri

14 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde oblik yiikleme

sonucunda abutmentlerdeki en yiiksek Von Mises degerleri; implantlarin servikal
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bolgelerinin abutment ile temas ettigi noktalarda lingual bolgede bulunmustur (Resim 40).
Model 1-14’te 2.premolar abutmentinde 433.30 MPa, Model 2-14’te 2.molar abutmentinde
277.64 MPa, Model 3-14°te 2.premolar abutmentinde 304.69 MPa’dir (Sekil 27).

Resim 40. 14 mm kron yiiksekligindeki {i¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik yiikleme
sonucu abutmentlerde olusan Von Mises stres degerleri dagilimi. (a) Model 1-
14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

4.4.4. Baglant1 Vidalarinda Von Mises Stres Degerleri

14 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde oblik yiikleme
sonucunda baglant1 vidalari lizerindeki en yliksek Von Mises degerleri tiim modellerdeki her
baglanti vidasi igin lingual bolgede bulunmustur (Resim 41). Bu grup icin baglanti
vidalarindaki en yiiksek Von Mises degerleri Model 1-14’te 2.premolar baglant1 vidasinda
lingual bolgede 161.57 MPa, Model 2-14’te 2.molar baglanti vidasinda mesio-lingual
bolgede 107.33 MPa, Model 3-14’te 2.premolar baglant1 vidasinda lingual bolgede 113.82
MPa olarak olgiilmiistiir (Sekil 28).
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Resim 41. 14 mm kron yiiksekligindeki ¢ tiyeli sabit protez modellerinde oblik yiikleme
sonucu baglanti1 vidalarinda olusan Von Mises stres degerleri dagilimi. (@)
Model 1-14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

4.4.5. Kortikal Kemige Ait Maksimum Asal Gerilme Degerleri

14 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde oblik yilikleme
sonucunda kortikal kemik {izerindeki maksimum asal gerilme degerleri incelendiginde;
Model 1-14’te en yiiksek deger 2.molar implant ¢evresinde bukkal bolgede 22.84 MPa’dir.
2.premolar implant gevresinde ise bukkal bolgede 19.57 MPa olarak 6l¢iilmiistiir. Model 2-
14’te kortikal kemikteki en yliksek gerilme degeri 2.molar implant ¢evresinde bukkal
bolgede 17.14 MPa’dir, 2.premolar implant ¢evresinde ise bukkal bolgede 13.26 MPa olarak
Olciilmiistiir. Model 3-14’te kortikal kemikteki en yiiksek gerilme degeri 2.molar implant
cevresinde bukkal bolgede 17.87 MPa’dir. 1 molar implant ¢evresinde bukkal bolgede 15.82
MPa, 2.premolar implant ¢evresinde bukkal bolgede 11,18 MPa olarak dl¢iilmiistiir (Sekil
29). 14 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde oblik yiikleme
sonucunda kortikal kemik {izerindeki en yiiksek maksimum asal gerilme degerleri tiim
modellerde bukkal bolgede meydana gelmistir (Resim 42).
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Resim 42. 14 mm kron yiiksekligindeki {i¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik yiikleme
sonucu kortikal kemikte olusan maksimum asal gerilme degerleri. (a) Model 1-
14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

4.4.6. Kortikal Kemige Ait Minimum Asal Gerilme Degerleri

14 mm kron yiiksekligindeki sabit boliimlii protez modellerinde oblik yilikleme
sonucunda kortikal kemik tiizerindeki minimum asal gerilme degerleri incelendiginde
(Resim 43); Model 1-14’te en yiiksek deger 2.molar implant ¢evresinde lingual bolgede -
42.07 MPa’dir. 2.premolar implant gevresindeki en yiiksek deger ise -39.06 MPa olarak
Ol¢iilmiistiir. Model 2-14’te kortikal kemikteki en yliksek basma stres degeri 2.molar implant
cevresinde lingual bolgede -40.16 MPa’dir, 2.premolar implant c¢evresinde ise lingual
bolgede -33.99 MPa olarak 6l¢iilmiistiir. Model 3-14te kortikal kemikteki en yiliksek basma
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stres degeri 2.molar implant ¢evresinde lingual bolgede -36.08 MPa’dir, 2.premolar implant
cevresinde lingual bolgede -32.54 MPa, 1.molar implant ¢evresinde -17.07 MPa olarak
Olciilmiistiir. Modellerdeki kortikal kemige ait en yiiksek minimum asal gerilme degerleri

implantlarin ¢evresinde ve lingual bolgede Olciilmiistiir (Sekil 30).
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Resim 43. 14 mm kron yiiksekligindeki {i¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik yiikleme
sonucu kortikal kemikte olusan minimum asal gerilme degerleri. (a) Model 1-
14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.

4.4.7. Trabekiiler Kemige Ait Maksimum Asal Gerilme Degerleri

14 mm kron yiiksekligindeki sabit bolimlii protez modellerinde oblik yilikleme

sonucunda trabekiiler kemik tizerindeki maksimum asal gerilme degerleri incelendiginde;
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Model 1-14°te en yiiksek deger 2.premolar implant ¢evresinde lingual bolgede 2.79 MPa’dur,
2.molar implant ¢evresinde ise lingual bolgede 1.87 MPa olarak dl¢iilmiistiir. Model 2-14°te
trabekiiler kemikteki en yiiksek maksimum asal gerilme degeri 2.premolar implantin
cevresinde lingual bolgede 2.59 MPa’dir, 2.molar implant ¢evresinde ise lingual bolgede
2.08 MPa olarak ol¢tlilmiistiir. Model 3-14’te trabekiiler kemikteki en yiiksek maksimum asal
gerilme degeri 2.premolar implantin ¢evresinde lingual bolgede 2.19 MPa’dir, 2.molar
implant ¢evresinde lingual bolgede 1.34 MPa, 1.molar implant ¢evresinde lingual bolgede
1.31 MPa olarak 6l¢iilmiistiir (Sekil 31). Trabekiiler kemige ait en yiiksek maksimum asal

gerilme degerleri implantlarin ¢evresinde ve lingual bolgede 6l¢iilmiistiir (Resim 44).

- ™

x

Resim 44. 14 mm kron yiiksekligindeki {i¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik yiikleme
sonucu trabekiiler kemikte olusan maksimum asal gerilme degerleri. (a) Model
1-14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.
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4.4.8. Trabekiiler Kemige Ait Minimum Asal Gerilme Degerleri

10 mm kron yiiksekligindeki sabit bolimli protez modellerinde vertikal ylikleme
sonucunda trabekiiler kemik {izerindeki minimum asal gerilme degerleri incelendiginde
(Resim 45); Model 1-14’te en yiiksek deger 2.molar implant g¢evresinde disto-lingual
bolgede -2.84 MPa’dir, 2.premolar implant ¢evresinde mesio-lingual bdlgede -2.28 MPa
olarak Olclilmistiir. Model 2-14’te trabekiiler kemikte en yliksek minimum asal gerilme
degeri 2.premolar implantin mesio-lingual bolgede -3.86 MPa’dir, 2.molar implant
gevresinde disto-lingual bolgede -3.69 MPa olarak 6l¢iilmiistiir. Model 3-14’te trabekiiler
kemikte en yiiksek minimum asal gerilme degeri 2.molar implant ¢evresinde disto-lingual
bolgede -2.19 MPa’dir, 2.premolar implant ¢evresinde mesio-lingual bolgede -2.00 MPa,
1.molar implant ¢evresinde lingual bolgede -0.91 MPa olarak dl¢iilmiistiir (Sekil 32).
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Resim 45. 14 mm kron yiiksekligindeki {i¢ iiyeli sabit protez modellerinde oblik yiikleme
sonucu trabekiiler kemikte olusan minimum asal gerilme degerleri. (a) Model 1-
14. (b) Model 2-14. (c) Model 3-14.
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Resim 46. 14 mm kron yiiksekligindeki modellerin oblik yiikleme sonucu sagital kesitte VVon
Mises stres dagilimi

Oblik yiikleme sonucunda 10 mm ve 14 mm kron yliksekligine sahip modellerde
olusan stres degerleri, Sekil 25-32 ‘de goriilmektedir.

10 mm Kron Yiksekligi W 14 mm Kron Yiksekligi
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Sekil 25. Oblik yiiklemede {ist yapida olusan Von Mises stres degerleri (MPa)
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110 mm Kron Ylksekligi ~ ® 14 mm Kron Yuksekligi

—
un
N
A © N
S © ~
< 5 s
(] ~ ~
8 5 " 3 g 2 o
o o by o o N
~ < = B8 o
N o~ — o o0
~ ™M
~ ~ -~
3 < %
| I
MODEL 1 MODEL 1 MODEL 2 MODEL 2 MODEL 3 MODEL 3 MODEL 3
2.PREMOLAR 2.MOLAR 2.PREMOLAR 2.MOLAR 2.PREMOLAR 1.MOLAR 2.MOLAR
IMPLANT IMPLANT IMPLANT IMPLANT IMPLANT IMPLANT IMPLANT

Sekil 26. Oblik yiiklemede implantlarda olusan Von Mises stres degerleri (MPa)

M 10 mm Kron Yiksekligi 14 mm Kron Yuksekligi
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Sekil 27. Oblik yiikklemede abutmentlerde olusan Von Mises stres degerleri (MPa)
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110 mm Kron Ylksekligi ~ ® 14 mm Kron Yuksekligi
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Sekil 28. Oblik yiiklemede baglanti vidalarinda olusan Von Mises stres degerleri (MPa)

M 10 mm Kron Yiksekligi ~ ® 14 mm Kron Ylksekligi
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Sekil 29. Oblik yiiklemede kortikal kemige ait maksimum asal gerilme degerleri (MPa)
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110 mm Kron Ylksekligi ~ ® 14 mm Kron Yuksekligi
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Sekil 30. Oblik yiiklemede kortikal kemige ait minimum asal gerilme degerleri (MPa)

M 10 mm Kron Yuksekligi W 14mm Klinik Kron Yiksekligi
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Sekil 31. Oblik yiiklemede trabekiiler kemige ait maksimum asal gerilme degerleri (MPa)
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10 mm Kron Yiksekligi B 14 mm Kron Yuksekligi

MO D 1 MO D oD D oD MOD 3
2.PRE AR 2/M 2. PRE 2. PRE
iMP T iMP iMP IMP iMP IMP

-1,83
8

-2,28
-2,33
-2,19

-2,84

Sekil 32. Oblik yiiklemede trabekiiler kemige ait minimum asal gerilme degerleri (MPa)

4.5. Deformasyon Goriintiileri

10 mm ve 14 mm kron yiiksekligindeki modellerde vertikal yiikleme sonucu olusan

deformasyon goriintiileri bes kat biiyiitiilmiis halde Resim 47-49°da goriilmektedir.

Resim 47. Model 1°de farkli kron yiiksekliginde vertikal kuvvet sonucu olusan deformasyon
gortintiileri. (a) Model 1-10. (b) Model 1-14.
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Resim 48. Model 2’de farkli kron yiiksekliginde vertikal kuvvet sonucu olusan deformasyon
goriintiileri. (a) Model 2-10. (b) Model 2-14.

» -

Resim 49. Model 3’te farkli kron yiiksekliginde vertikal kuvvet sonucu olusan deformasyon
goriintiileri. (a) Model 3-10. (b) Model 3-14.

10 mm ve 14 mm kron yiiksekligindeki modellerde oblik yiikleme sonucu olusan

deformasyon goriintiileri bes kat biiyiitiilmiis halde Resim 50-52’de goriilmektedir.

Resim 50. Model 1°de farkli kron yiiksekliginde oblik kuvvet sonucu olusan deformasyon
goriintiileri. (a) Model 1-10. (b) Model 1-14.
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Resim 51. Model 2’de farkli kron yiiksekliginde oblik kuvvet sonucu olusan deformasyon
goriintiileri. (a) Model 2-10. (b) Model 2-14.

Resim 52. Model 3°te farkli kron yiiksekliginde oblik kuvvet sonucu olusan deformasyon
goriintiileri. (a) Model 3-10. (b) Model 3-14.
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5. TARTISMA VE SONUC

Calismamizda posterior mandibular dis eksikliginde dental implantlarin farkli say1
ve pozisyonda yerlestirilmesiyle ¢ farkli tedavi plam1 olusturulmus, bu tedavi
planlamalarinda iki farkli kron yiiksekliginde ti¢ iiyeli sabit boliimlii protezlere gelen vertikal
ve oblik kuvvetler, sonlu elemanlar stres analizi yontemiyle degerlendirilmistir. Calisma, {i¢
tiyeli sabit boliimlii protezlerde kron yiiksekligindeki artisin, oblik kuvvetler uygulandiginda

daha yiiksek stres degerlerlerinin kaydedilmesi ile sonuglanmustir.

Kaybedilmis dislerin yerine iadesinde implant destekli protetik restorasyonlar, klinik
dis hekimliginde sik kullanilan bir tedavi yontemi haline gelmistir. Dental implantlarin uzun
vadeli basaril1 sonuglari, pek ¢ok klinik durumda kullanimlarinda artisa sebep olmustur (101,
145, 146). Kismen dissiz arklarin implant destekli sabit protezlerle tedavisi, hareketli
protezlere alternatif olarak yaygin bir sekilde kabul gormiistiir (147). Fakat posterior kismi
digsizlik durumlarinda en iyi sonucu elde etmek amaciyla teknik ve biyomekanik

parametrelerin dikkatlice degerlendirilmesi ¢cok 6nemlidir (2).

Kron yiiksekligi boyutu; okliizal/insizal diizlem ile krestal kemik aras1 mesafedir ve
implant destekli protez planlamasinda interark boslugunu degerlendirmede 6nem teskil eder.
Implantin uzun ekseni disindaki kuvvetlerde kron boyu dikey kaldirag etkisi gosterir ve
kemik-implant ara yiizeyinde olusan stresi artirir. Bu nedenle artmis kron yiiksekligi,
implantin etrafindaki krestal kemige giden kuvvetleri ve buna bagli olarak kemik kaybi
riskini de artirabilir (5). Mevcut kemik, implant tedavisinde 6nemli bir faktordiir ve digsiz
alanin siirlarini, implantlarin yerlestirilecegi bolgenin hacmini belirler (3). Kemik
rezorbsiyonuna bagl olarak kron yiiksekliginde artis meydana gelirken kemik seviyesinde
ise azalma gozlenir. Ileri kemik rezobsiyolarinda maksiller siniise, mandibular sinire ve
mental foremene yakinlik gibi anatomik durumlar ortaya g¢ikabilir ve istenilen boydaki
implantlart uygun konuma yerlestirmek her zaman miimkiin olmayabilir (7). Bu durumlarda
rehberli kemik rejenerasyonu, blok greftler, distraksiyon osteogenezis, inferior alveolar
sinirin transplantasyonu ve siniis augmentasyonu gibi ilave cerrahi yaklasimlar gerekebilir
(5, 8-10). Ancak bu cerrahi yaklagimlar komplikasyon riskini artirabilecegi gibi tedavi siiresi
ve tedavi maliyetini de artiracaktir (10, 148). Bu nedenlerle giiniimiizde ilgili bolgelere
implantlarin acili yerlesimi veya kisa implantlarin kullanimi siklikla tercih edilen tedavi
alternatiflerini haline gelmistir (10, 66). Kemik-implant temas alaninin az olmasi,

kron/implant oraninin geleneksel boydaki implantlara gore artis gostermesi nedeniyle kisa
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implantlarin  endikasyonlar1 hala tartisilmaktadir (149). Implant yerlesimi hastanin
anatomisiyle iligkilidir ve tiim bu tedavi seceneklerinde en iyi sonuca ulasmak i¢in kron
yiiksekligi mutlaka degerlendirilmelidir (5, 8). Bu nedenle artmis kron yiiksekligi ve mevcut
kemigin durumu; implantin sayisi, konumu ve pozisyonuyla birlikte biyomekanigine bagl

stres dagilimini etkiledigi i¢in dikkat edilmesi gereken énemli parametrelerdir.

Dis hekimliginde kuvvetlerin, materyallerde ve biyolojik dokularda olusturdugu
streslerin incelenmesinde ¢esitli yontemlerden faydalanilmaktadir (12, 120, 130). Bu
calismada mekanik kuvvetlerin biyolojik sistemler tizerindeki etkisinin incelenmesine
olanak veren, invaziv olmayan, karmagik geometriye sahip yapilar i¢in uyumluluk, teorik
temellerin giivenilirligi, hesaplama kolaylig1 ve kullanish bir yontem olarak kabul edilen

sonlu elemanlar stres analizi yontemi kullanilmistir (11, 12).

Glinlimiiz calismalarinda agiz i¢i dokularin ve implantlarda olusan streslerin
incelenmesinde iki boyutlu (2D) ve {i¢ boyutlu (3D) stres analizi yontemleri kullanilmistir
(7, 33). Bunlar arasinda ii¢ boyutlu sonlu elemanlar stres analizi yonteminin, stresleri daha
detayli ve gergege daha yakin analiz ettigi bildirilmistir (117, 126, 127). Calismamizda bu

nedenlerden dolayi, ii¢ boyutlu sonlu elemanlar stres analizi tercih edilmistir.

Sonlu elemanlar stres analizi, varyansi olmayan matematiksel hesaplamalarla yapilir.
Elde edilen sonugclar, grup i¢inde ve gruplar arasinda karsilagtirmali olarak degerlendirilerek
yorumlanir. Analiz sonuglart degerlendirilirken; kirilgan materyaller i¢in asal gerilim
degerleri, ¢ekilebilir materyaller icin Von Mises gerilme degerleri kullanilir (117, 150, 151).
Calismamizda da kortikal ve trabekiiler kemik icin asal gerilim degerleri, implant, abutment,

vida, iist yap1 icin Von Mises stres degerleri incelenmistir.

Sonlu elemanlar analizi ile dental implantlarin mekanik davraniglarini incelemede en
onemli parametrelerden biri kemigin modellenmesidir. Ciinkii kemik homojen degildir ve
non-izotropiktir, dokunun degisik bolgeleri farkli 6zellik gdstermektedir. Kemik dokusunun
non-homojen ve non-izotropik olmasi kuvvetlerin uygulanmasi sonucu olusan
deformasyonun da orantili olmamasina yani non-lineer olmasina neden olur (12, 39, 152).
Ayrica implant ile kemik arasindaki osseointegrasyon %100 degildir (117, 153). Bu sartlarin
bilgisayar ortamina tam olarak aktarilamamasi sonucu modelleme islemi yapilirken
basitlestirici varsayimlar ve sadelestirmelerin yapilmasi1 gerekir. Modellemede kemik
homojen, izotropik ve lineer kabul edilerek, kemik-implant arasinda tam bir kaynagsmanin

oldugu varsayilir (11, 153). Bir ¢ok ¢alismada sonlu elemanlar stres analizi yontemi diger
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yontemlerle karsilastirilmistir ve birbiriyle uyumlu sonuglarin ¢ikmasi, varsayimsal kabul
edilen durumlarin analiz sonuglarinin gergekle oOrtiismesini etkilemeyecek diizeyde
oldugunu gostermistir (153-155). Ayrica dogrulugu daha yiiksek modellerin elde
edilebilmesi igin manyetik rezonans goriintiileme (MR) ya da bilgisayarli tomografi (BT)
goriintiilerinin  bilgisayar ortamina aktarilmasi sayesinde gercege daha yakin kemik
modelleri elde edilebilir (155, 156). Calismamizda olusturulan alt ¢ene modellemesinde
bilgisayarli tomografi goriintiilerinden faydalanilmig, kemik homojen, izotropik ve lineer
kabul edilmis, ayrica implantin %100 osseointegre oldugu varsayilmisgtir. Tiim materyallerin
birbiriyle tam temasta oldugu kabul edilip siirtiinmeyi igeren bir iligki tanimlanmamaistir. Bu
calismada okliizal yiik dagiliminin degisimiyle olusan stres farkliliklariin karsilastiriimasi

amagcladig1 i¢in materyaller aras1 temaslarin karakteristigi ihmal edilmistir (157, 158).

Sonlu eleman stres analizinde incelenecek yapinin tamamini analize tabii tutmak ¢ok
fazla eleman ve diigiim sayisina, yiiksek maliyete ve zaman kaybina neden olmaktadir, bu
nedenle sadece ilgili bolgenin modellemesi yapilabilir (46, 159-161). Teixera ve ark. (159)
yaptiklar1 sonlu elemanlar stres analizi sonucunda, implantlardan 4.2 mm uzaklikta
modellenen kemik yapilarmin analizde etkisinin olmadigi sonucuna varmustir.
Calismamizda da bu sonuclar dikkate alinarak daha ayrintili bir model hazirlayabilmek
amaciyla sadece analizin yapilacagr bolgenin modellemesinin yapilmasi tercih edilmis,
destek alanlar1 stresin bu bolgelere aktarilmamasi ve hatali sonuglara izin vermemek

amaciyla analizin yapilacag1 bolgelerin uzagina yerlestirilmistir.

Kemik tipi, implant osseointegrasyonu ve uzun donem basarida 6nemli bir faktordiir
(162). Mandibular posterior bolgede en sik rastlanan kemik Tip II kemiktir (28). Katranji ve
ark. (163) insan kadavrasi iizerinde yaptig1 incelemede dissiz posterior mandibulada lingual
kortikal kemik kalinliginin ortalama 2,39 + 0,62 mm, bukkal kortikal kemik kalinligini
ortalama 2.06 + 0.69 mm olarak 6l¢gmiislerdir. Calismamizda da bu veriler géz oniinde
bulundurularak 2 mm kortikal kemik kalinlig ile ¢evrili trabekiiler kemik igeren posterior
mandibular kemik modellenmistir (136, 160, 164-167).

Calismamizda olusturulan implant istii protetik yapilardaki dis morfolojilerinde
Wheeler’in verileri referans olarak alinmistir (134). Dis boyutlari mesio-distal ve bukko-
lingual olarak atlasa bagli kalirken 10 mm ve 14 mm olmak tizere iki farkli kron yiiksekligi
tasarlanmistir. Kron yiiksekligindeki artis kron/implant oraninin da degismesine sebep

olmaktadir. Caligmalarda anatomik kron/implant orani ve klinik kron/implant oran1 olarak
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iki farkli orandan bahsedilmektedir (101, 168-170). Anatomik kron/implant oraninda
fulkrum, implant boyun boélgesi ve abutment-kron kompleksi ara yliziindedir. Klinik
kron/implant oraninda ise fulkrum, en koronaldeki kortikal kemik seviyesi ile implant
birlesimindedir (98). Implant-kron kompleksinin implant-kemik kompleksinden daha sert
olmast, klinik kron/implant oraninin biyomekanik olarak protetik komplikasyonlar agisindan
daha gercekei sonuglar sunabilecegini gosterir (99, 100). Kron yiiksekligi ile kron/implant
orani karsilastirildiginda; kron yiiksekliginin biyomekanik komplikasyonlar1 6lgmek icin
daha 6nemli bir faktér oldugu bildirilmistir (97, 171). Calismamizda da kemik-implant
kompleksinin biyomekanik parametrelerin degerlendirilmesinde ger¢ege daha uygun oldugu
diistiniilmiistiir ve kron yiiksekligi, kortikal kemigin marjinal kismi ile protezin en koronal

bolgesi olarak belirlenmistir.

Protez planlamas1 uygun sekilde yapilsa dahi kullanilacak materyal se¢imi oldukca
onemlidir. Implant destekli sabit protezlerde metal-seramik restorasyonlar rutin olarak
kullanilsa da daha iyi estetik, malzemenin yar1 saydamliliginin daha fazla olmasi, daha diisiik
bakteri adezyonu, kron ve abutmentler arasindaki daha iyi marjinal uyum ve stresin daha
homojen yayilmasini saglayan tam seramik restorasyonlarin kullanimi artmistir (83).
Zirkonya alt yapili porselen restorasyonlarda , zirkonya ve seramik baglantisindaki
problemlerden dolay1 porselende goriilen koheziv kirilmalar monolitik zirkonyanin
kullanimini artirmistir (78). Bir¢ok arastirmaci ve klinisyen, tam arklar dahil olmak {izere
implant destekli sabit protezlerde monolitik zirkonyanin kullanimini 6nermektedir (83-86).
Caligmamizda protetik yap1 olarak klinikte gilincel olarak kullanilan monolitik zirkonya

tercih edilmistir.

Multi-unit abutment iizerine vidalanan monolitik zirkonya restorasyonlar, vida ile
abutmente baglanabilir ya da titanyum kopinge simante edilerek abutmente vidalanabilir.
Heller ve ark. (172) multi-unit abutmentler tizerine vidalanan monolitik zirkonya kronlarin
statik ve dinamik yiikler altinda yiik tagima kapasitelerini ve hangi tarz basarisizliklar
gosterdigini incelemistir. Calismanin sonucunda koping olmadan dogrudan abutmente
vidalanan zirkonya restorasyonlarin uygulanabilir bir prosediir oldugu gosterilmis, hayatta
kalma olasiliklarinin  koping simante restorasyonunkinden daha diisik olmadig
bildirilmistir. Calismamamizda da protetik yapt dogrudan abutmente vidalanan sekilde

tasarlanmistir.
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Uc boyutlu sonlu elemanlar stres analizinde gercege yakin sonuglarm elde
edilebilmesi i¢in hazirlanan sayisal modeldeki diigiim ve eleman sayis1 6nemlidir. Analizin
giivenilirligi ve gergege yakin bir geometrinin elde edilmesi i¢in en az 30 000 adet digiim,
200 000 adet eleman sayisinin kullanilmasi onerilmistir (112, 173). Calismamizda da bu
veriler 15181nda gercege yakin sonuglarin elde edilmesi amaciyla her bir model i¢in toplam
diigiim ve eleman sayisi1 bu degerlere gore oldukca fazladir, her model i¢in en az 196 187

diiglim sayis1 ve en az 932 773 eleman sayisi kullanilmistir.

Sonlu eleman stres analizinde modelleme yapilirken, materyal 6zelliklerinin verileri
onemlidir. Kullanilan materyallerin mekanik &zelliklerin belirlenmesinde ve bilgisayara
aktarilmasinda elastisite modiilii ve poisson oranlart kullanilir (112). Dental implantlarla
yapilacak olan sonlu eleman stres analizinde, kemik, implant, abutment ve {ist yapilarin
poisson oranlar1 ve elastisite modiilleri belirlenmelidir. Incelenen kemik dokusunda kortikal
ve trabekiiler kemigin farkli 6zellikte olmasi ve implant, abutment, {ist yapinin iiretildigi
malzemeye bagli olarak bu degerler degisebilir (46). Calismamizda da materyallerin
mekanik ozelliklerini belirten elastisite modiilii ve poisson oranlar1 daha once yapilan

calismalardan 6rnek alinmistir (136-144).

Bu bilgiler 15181inda, giincellenen teknoloji ile beraber modellerimiz ii¢ boyutlu,
gercege uygun, anatomik formlari taklit eden, olabildigince detayli ve titiz bir sekilde

olusturulmustur.

Implant-kemik temasinda periodontal araligin bulunmamasi, ¢igneme kuvvetlerinin
implant ile dogrudan kemige iletilmesine neden olur. Bu nedenle implant-kemik
baglantisinin  korunmasinda ¢igneme kuvvetlerinin etkisi biiyiiktir (110). Cigneme
kuvvetleri kisiden kisiye farklilik géstermekle birlikte, cinsiyet, yas, arkin farkli bolgelest,
digsizlik durumu, mevcut restorasyon, parafonksiyonel aligkanliklar ve hastanin mental
durumundan etkilenmektedir (174-176). Bu nedenle ¢igneme sirasinda olusan okliizal
kuvvetlerin degeri genis bir aralik gosterir. Cigneme kuvvetleri ile ilgili pek ¢ok ¢alisma
yapilmasina ragmen bu kuvvetlerle ilgili farkli sonuglar bulunmustur. Gerinim Olgerler,
telemetrik cihazlar, bilgisayar destekli sayisal simiilasyonlarla dl¢iilen maksimum kuvvetler
200 ile 3500 N arasindadir. Yetiskinlerde 1sirma kuvvetlerinin 6l¢lim degerleri molar
bolgeden kesici dislere dogru azalir, birinci ve ikinci molar dislerdeki kuvvetler 400-800 N
arasinda degisir. Premolar, kanin ve kesici dislerde ortalama olarak sirasiyla 300, 200, 150

N’dur (74). Ferrario ve ark. (177) yaptiklar1 bir ¢caligmada dogal dentisyondaki isirma
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kuvvetlerini incelemisler ve kesicilerde 94-146 N, ikinci premolarlarda 206-291 N ve birinci
molarlarda 234-306 N olarak bulmuslardir. Helkimo ve ark. (174) erkeklerde en yiiksek
1sirma kuvvetinin molarlarda 382 N, kesici dislerde 176 N olarak bildirmislerdir. Isirma
kuvvetlerinin ¢esitli cihazlarla ol¢iildiigii farkli ¢alismalarda; sensor ve strain gauge
yontemleriyle 50-800 N, fiber Bragg isirma kuvveti olgeri ile 176-635 N, quartz kuvvet
dondistiirticii sensor- likit kristal ekranli mikroprosessor ile erkeklerde 847 N, kadinlarda 597
N olmak tizere farkli sonuglar elde edilmistir (176). Mericske-Stern ve Zarb (175), implant
destekli sabit parsiyel protez kullanan hastalarda birinci premolarlarda yaklasik 200 N, ikinci
premolarlarda yaklasik 300 N maksimum 1sirma kuvveti belirlemislerdir. Calismamizda,
ortalama degerlerler alinarak; premolar i¢in 200 N, her bir molar i¢in 300 N olmak iizere
toplamda 800 N vertikal kuvvet uygulandi. Fonksiyonel tiiberkiiller dogrudan ¢igneme
islevine katilan tiiberkiil grubu olmasi nedeniyle karsit disler tizerinde okliizyon kuvvetlerini
olusturur. Calismamizda da Okeson’un kapanis kriterlerine uyularak tiiberkiil-fossa iliskisi
esas alindi (178). Gergekei simiilasyon elde edebilmek i¢in tek disle okliizal kontakt
saglandigr kabul edildi ve tiiberkiil fossa iliskisinde fonksiyonel tiiberkiillerin temas

noktalarinin degdigi yerlerde tiiberkiil tepesi-fossa temas tipi olusturuldu.

Implantlarin dogal disler gibi oblik kuvvetlere maruz kaldig1 gdz oniine alinmasi
gereken bir parametredir (12). Yapilan ¢alismalarda oblik kuvvetlerin vertikal kuvvetlere
gore daha fazla stres yarattigi goriilmektedir (6, 138, 174). Oblik kuvvetler, vertikal ve
horizontal kuvvet bilesenlerini de igerir. Bu nedenle vertikal kuvvetlere nazaran stres
birikimleri daha belirgin sekilde ortaya c¢ikmaktadir. Bu da oblik yiikleme altinda daha
gercekei sonuglar elde edilebileceginin gostergesidir (110, 179). Calismamizda kuvvetlerin
lateral hareketlerde, alt ¢enede ¢alisan tarafin fonksiyonel tiiberkiil tepelerinin bukkal
egimlerine gelmesi baz alinarak temas noktalar1 bu noktalar secilmis, premolar i¢in 100 N,
molar digler i¢in 200 N olmak kaydiyla toplamda 500 N oblik kuvvet uygulanmistir.
Uygulanan kuvvetlerin egiklik derecesi agiz i¢i oblik yiikleri en ideal sekilde taklit ettigi
diisiiniilerek yapilan ¢alismalardan &rnek alimis ve 30° bukko-lingual olarak belirlenmistir
(113, 180-182). Ug farkli modelde de kuvvetler ayn1 noktalardan uygulanmistir, boylece

uygulanan kuvvetlerin, protetik {ist yapida dagilimlarinin esit sartlarda olmasi saglanmistir.

Biyomekanik bakis agisiyla art arda ii¢ eksik disin protetik rehabilitasyonundaki en
ideal durum, her bir eksik dis i¢in bir implant yerlestirmektir (183-185). Koprii olarak

planlanan bolgeler i¢in ise art arda ii¢ dis eksikliginde iki implant yerlestirilebilir olarak
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kabul edilmistir (183, 186, 187). iki veya ii¢ implant kullanma arasindaki se¢im, kemik
kalitesi, protezin biyomekanigi ve yiikiin nasil dagitildigr ile de ilgilidir (183). Stegaroiu ve
ark. (188) parsiyel dissiz mandibulada yaptiklar1 sonlu elemanlar analizinde; ti¢ implant
destekli {i¢ liyeli sabit protezi, iki implant destekli {i¢ iiyeli sabit protezi ve iki implant
destekli mesial kantileverli iig iiyeli sabit protez modellerini incelemislerdir. Statik kuvvetler
uygulanan ¢alismada vertikal, bukko-lingual, mesio-distal yiiklemelerde en diisiik kortikal
stres degerleri lic implant destekli {i¢ tiyeli sabit protez grubunda bulunmustur. Chen ve ark.
(189) yaptig1 sonlu elemanlar stres analizinde; bukko-lingual olarak uyguladiklar yiikler
altinda, li¢ implant destekli sabit protez verileri iki implant destekli sabit protez verilerine
gore daha diisiikk bulunmustur. Toniollo ve ark. (165) yaptiklar bir ¢alismada ti¢ implant
destekli {i¢ iiyeli sabit protezin iki implant destekli {i¢ iiyeli sabit proteze gore daha fazla
implant ile desteklenmesinin tiim yapida stresi azalttigini belirtmiglerdir. Calismamizda da
vertikal ve oblik yiikler altinda ti¢ implant destekli sabit boliimli protez modelinin tiim
yapidaki stres degerleri, implantlarin dik yerlestirildigi iki implant destekli sabit bolimli

protez modelinin stres degerlerine gore daha diisiikk bulunmustur.

Implantlarin egimli yerlestirilmesi, optimal implant yerlesimine engel olan anatomik
yapilarin varliginda anatomik yapilar1 korur, kisa implant kullanilacak bolgeye daha uzun
implantin yerlestirilme olanagi saglar. Boylece miimkiin oldugunca daha ¢ok kemik-implant
temasi saglanmis olur ve primer stabilite artar (66, 190). Yapilan ¢alismalarda, mandibular
posterior bolgede implantlarin farkli agilarla yerlestirildigi goriilmiistir (7, 65, 164, 191—
193). Boukhlif ve ark. (167) yaptiklari bir ¢alismada, dort iiyeli sabit boliimli protezi
destekleyen implantlarin egiminin kemikteki stres dagilimi {izerine etkisini sonlu eleman
stres analizi yontemiyle incelemislerdir. Calismada diiz yilizeyli implantlar kullanilmais,
vertikal yiikleme; 0°-0°, 15°-15°, 30°-30° egimle olusturulan modellere 1 mm
yiiksekligindeki alt yapiya uygulanmistir. Sonuglara bakildiginda ise 30°-30° egimli implant
modellerinde stres degerleri diger gruplara gore daha diisiik ¢ikmustir. Arastirmacilar sabit
parsiyel protezlerde implant egiminin stres dagiliminda 6nemli bir rol oynadigini, 6zellikle
kemik kalitesi azaldiginda kemik kaybini ve implant basarisizligin1 6nlemede yardimci
olacagini bildirmiglerdir. Calismamizda egimli implantlarla planladigimiz modelimizde
implantlar 30°-30° olacak sekilde agilandirilmistir. Implantlarin egimli yerlestirilmesinin
kantilever uzunlugunun azalmasina, buna baglh olarak gelen kuvvetlerin daha iyi
dagitilmasina olanak saglamasi gibi biyomekanik avantajlar1 destekleyen ¢alismalar

bulunmaktadir (7, 66, 194). Yapilan calismalarda egimli yerlestirilen implantlarin
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osseointegrasyon siirecini olumsuz etkilemedigi, egimli ve dik yerlestirilen implantlar
marjinal kemik kaybi acisindan degerlendirildiginde her iki ¢enede de onemli farklar
bulunmadigr belirtilmistir (66, 190, 195). Retrospektif calismalarda diiz ve egimli
yerlestirilen implantlar arasinda kemik kaybi1 bakimindan fark goériilmemistir (196, 197).
Bagka bir caligmada implant destekli sabit protezlerde diiz ve egimli yerlestirilen
implantlarin biyolojik ve teknik komplikasyonlar1 karsilagtirilmis, mevcut sistematik
incelemenin sinirlamalar1 dahilinde, implant egiminin implant sag kalimi veya peri-implant
kemik kaybi iizerinde higbir etkisi bulunmamustir (198). Zampelis ve ark. (7) yaptiklari
calismada; distale egimli implantlarin, dik implantlarla sabit bir restorasyon ile
splintlenmesinin stres dagilimina etkisini iki boyutlu sonlu elemanlar analizi ile
degerlendirmistir. Calismanin sonuglarmma gore; sabit restorasyonlarla splintlenen
implantlarda distal egimin, dikey yerlestirilmis implantlara kiyasla kemik stresinde anlamli
bir artig goriillmemistir. Ayrica distalde kantilever i¢eren sabit protezler yerine distale egimli
implantlarin kullaniminin biyomekanik avantajlar1 da ortaya konmustur. Caligmamizda
implantlar1 diiz ve egimli yerlestirdigimiz modelleri karsilagtirdigimizda; agili iki implant
destekli sabit protez modelinin kortikal kemik stres degerleri implantlar1 dik yerlestirdigimiz
modele gore daha diisiik, {i¢ implant destekli sabit protez modeline gore daha yiiksek ya da
yakin degerlerde bulunmustur. Ug implant destekli sabit protezde implant sayisinin diger

gruplara gore fazla olmasi kortikal kemikteki stres degerlerini diistirmiistiir (165, 199).

Kron yiiksekligi protezin biyomekanigine bagli stres dagilimma etki eden bir
parmetredir. Implant destekli sabit protezlerde en uygun kron yiiksekligi; ideal gingival gikis
profili, abutment yiiksekligi ve okliizal malzemenin kalinlig1 baz alindiginda 8-12 mm’dir.
15 mm’den daha biiyiik bir kron yiiksekligi asir1 kabul edilerek mekanik komplikasyon
riskini artirabilecegi bildirilmistir (5, 133). Nissan ve ark. (171) splintlenmis implant destekli
restorasyonlarin, farkli kron yiiksekligi ve farkli kron/implant oranlarinda fotoelastik stres
analizi yontemi ile stres dagilimina etkisini incelemis; kron yiiksekliginin 15 mm ve {istii
oldugu durumlarda implantlar1 splintlemenin protez basarisizliginit engellemedigini, kron
yiiksekliginin 15 mm veya daha biiyiikk oldugu durumlarda kemik augmentasyonunun
gerekliligini savunmuslardir. Verri ve ark. (6), yaptiklari sonlu elaman stres analizi
caligmasinda farkli kron yiiksekligine sahip tek liye implant destekli protezlerde vertikal ve
oblik yiiklerin stres dagilimlarina etkisini incelemiglerdir. Vertikal yiiklemede tim
modellerde benzer stres degerlerine rastlanirken, oblik yiiklemede artan stres degerlerinin

kron yiiksekligindeki artisla korelasyon gosterdigi bulunmustur. Kaleli ve Ural (138) iki
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farkli kron yiiksekliginde simante ve vidali implant destekli restorasyonlarin vertikal ve
oblik ytliklemeler altinda biyomekanik davranislarini sonlu elamanlar analizi ile incelemis,
kron yiiksekligindeki artisin oblik yiikler altinda daha yiiksek stres degerleri gosterdigini
bildirmislerdir. Kron yiiksekliginin atmasi kron/implant oranimi degistirmektedir ve
implantlarin tizerindeki mekanik yiikii artirabilmektedir (97, 200). de Moraes ve ark. (33),
kron/implant oranin stres dagilimi iizerindeki etkilerini inceledikleri ¢aligmalarinda, kron
yiiksekligindeki artisin oblik yiikleme altinda implant-kemik ara yiizlinde stres artigina
neden oldugunu bildirmislerdir. Calismamizda iki farkli kron yiiksekligi incelenmis ve
benzer sonuglar elde edilmistir. Kron yiiksekliginin artirilmast vertikal kuvvetlerde tiim
modeller kendi i¢inde benzer stres degerleri ile sonuglanmistir. Oblik kuvvetlerde ise kron

boyundaki artis modellerdeki tiim stres degerlerini artirmistir.

En yiiksek stres degerleri, kuvvetin materyal iizerindeki etkisinin anlasilmasi ve
fizyolojik smnirlar i¢inde materyalin dayanimini belirlemek i¢in dnemlidir. Asal gerilme
degerleri, implant-kemik ara yiiziindeki kemik rezobsiyonu ve kaybina neden alabilecek risk
gostergesidir. Kortikal kemigin ¢ekme streslerine dayanimi 121-135 MPa iken basma
streslerine dayanimi 167-205 MPa’dir. Trabekiiler kemigin ise bu streslere dayanimi 1-20
MPa arasindadir (114, 201). Sonlu eleman stres analizi ile yaptigimiz ¢alismamizda asal

gerilme degerlerimiz bu sinirlart asmamustir.

Implant biyomekaniginin degerlendirildigi sonlu eleman stres analizlerinde
kuvvetlerin, implantin boyun bdlgesindeki kortikal kemikte yiiksek stres birikimleri
olusturdugu belirtilmistir (191, 192, 202). Martin ve ark. (203) gore kortikal kemik
tizerindeki basma stresleri, ¢ekme streslerinden daha fazladir. Calismamizda da kuvvet
yoniinden bagimsiz olarak kemikteki en yiiksek stres degerleri, implantin boyun
bolgesindeki kortikal kemikte ve basma stresleri olarak bulunmustur. Basma kuvvetleri
kemik-implant ara yiiziiniin biitiinligiinii koruma egilimindeyken, ¢ekme ve makaslama
kuvvetleri bu ara yiize zarar verme egilimindedir. Kemik basma streslerine dayanikliyken
¢ekme kuvvetlerine karsi dayaniksizdir (55). Calismamizda kortikal kemikteki ¢ekme
streslerinde kron boyunun artmasiyla birlikte oblik kuvvetin vertikal kuvvete gore daha fazla
stres olusturdugu gézlenmistir. Bu sonug oblik kuvvetlerin kortikal kemikteki yikici stresleri
artirdigin1 ve implant destekli protezlerde oblik yliklemeden kaginilmasi gerektigini
gostermektedir (204). Calismamizda kortikal kemikteki en yiiksek ¢ekme stres degeri, oblik
yiklemede 14 mm kron yiiksekligindeki iki implant destekli modelde bulunmustur. Aym

101



sartlarda implantlart egimli yerlestirdigimiz model ile ti¢ implant destekli modelin kortikal

kemikteki ¢cekme stres degerleri arasindaki fark oldukc¢a azdir.

Trabekiiler kemigi inceledigimizde kron boyunun artirilmasi oblik kuvvet altinda,
basma ve ¢ekme stres degerlerinin artmasiyla sonug¢lanmistir. Vertikal kuvvette ise modeller
iki farkli kron yiiksekliginde benzer stres degerleri gostermistir. Jomjunyong ve ark. (205)
yaptiklar1 bir sonlu eleman caligmasinda kisa ve uzun implantlari incelemis, uzun
implantlarin trabekiiler kemikteki stres degerlerini daha fazla bulmustur. Calismamizda da
implantlar1 egimli yerlestirdi§imiz modelde trabekiiler kemikteki basma stres degerlerinin
diger gruplara gore yiiksek olmasi, trabekiiler kemikteki temas alaninin daha fazla olmasiyla

agiklanabilir.

Titanyum implantin elastik modiilii kortikal ve trabekiiler kemikten daha fazladir. Bu
nedenle okluzal kuvvetlere karsi daha dayaniklidir ve daha fazla stres kargilamaktadir (206).
Calismamizda da implantlardaki stres degerinin kortikal ve trabekiiler kemikten daha fazla
oldugu goriilmektedir. Implantlar icin en yiiksek Von Mises stres degerleri implantin
servikal bolgesinde ve implant-abutment baglant1 alanlarinda yogunlastigi ortaya ¢ikmuistir.
Benzer sekilde abutment ve baglanti vidasi i¢in de ayni durum s6z konusudur. Baglanti
bolgelerinde gdzlenen bu durum, ¢cok parcali yapilarin birbiriyle temas ettiginde ortaya ¢ikan
dogal bir sonugtur. Materyallerden birine gelen kuvvet sonucunda baglanti alanlarinda stres
birikimi olmaktadir (123). Baglanti alanindaki mikron seviyesindeki hareketlerin buna
neden oldugu diisiiniilmektedir (138, 207). Calismamizdan ¢ikan bu sonug diger ¢alismalarla
desteklenmektedir (123, 138, 165, 207). Modeller arasinda implantlardaki Von Mises stres
degerlerini inceledigimizde en diisiik degerler ii¢ implant destekli sabit protez modellerinde
gozlenmistir. Kron yiiksekligi ile beraber oblik kuvvetler implantlardaki stres degerlerini
artirmigtir. Vertikal kuvvet uygulandiginda agili implantlarda meydana gelen stres degerleri
diger modellerdeki implantlara goére daha ytiksektir. Egimli implantlar tizerindeki artan stres

degerleri egimin neden oldugu makaslama kuvvetleri ile agiklanabilir (164, 208).

Acili yerlestirilen implantlarda st yap1 giris yolunun ve uygun bir okliizyonun
saglanabilmesi igin agili abutmentler kullanilabilir. Hsu ve ark. (209) diiz ve agili
abutmentler ile ilgili yaptiklar1 ¢aligmada; acili abutmentlerin klinik performansi, gevre
yumusak doku cevabi ve hayatta kalma oranlar1 agisindan diiz abutmentlerle
karsilastirilabilir oldugunu bildirmislerdir. Ozan ve Kurtulmus (164) all-on-four tedavi

konseptinde farkli implant egimlerinin biyomekanik davranmiglarini sonlu eleman stres
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analizinde karsilastirmis, posterior implantlarin a¢isinin artmasina ragmen her ag1 i¢in uygun
derecede kullanilan abutmentlerdeki stres seviyelerinin distiigiinii ifade etmislerdir.
Calismamizda egimli yerlestirilen implantlarda agili abutmentler tercih edilmistir. Vertikal
kuvvetler altinda abutmentlerde en yiiksek Von Mises stres degeri iki implanti dik
yerlestirdigimiz modelde gozlenirken, acili model ile {i¢ implant destekli modelde benzer
stres degerleri ortaya ¢cikmistir. Oblik kuvvetler altinda ise abutmentlerdeki en diisiik Von
Mises stres degerleri agili abutment kullandigimiz Model 2-10’da gozlenmistir. Baglanti
vidalarinda en yiiksek Von Mises stres degerleri Model 1’de gozlenmis, kron

yiiksekligindeki artigla beraber oblik ylikleme stresin artmasina neden olmustur.

Cekilebilir materyallerde Von Mises stres degerleri onem tagimaktadir. Cilinkii akma
(yield) dayanimi asildiginda materyal elastik 6zelligini kaybetmektedir. Von Mises stres
degerleri, uygulanan kuvvetin g¢alisma modelleri iizerindeki dagilimini, yogunlasma
alanlarin1 ve materyalin dayanim noktasina yaklasip yaklasmadigi hakkinda fikir
vermektedir (113). Clelland ve ark. (210) ideal kosullarda okliizal yiiklerin metallerde
yorgunluga sebep olmadigini belirtmislerdir. Calismamizda kullandigimiz titanyum implant
materyalinin akma dayanimi 520 MPa’dir (211). Bununla birlikte, herhangi bir implant
modelinde bu degerin iizerinde bir stres degeri gozlenmemistir. Calismamizdaki Von Mises
stres degerlerini inceledigimizde implant, abutment, baglant1 vidasindaki degerler oblik
kuvvet uygulandiginda kron yiiksekliginden etkilenmis, en yliksek Von Mises degerleri

akma dayanimini1 gegmemistir. Herhangi bir basarisizlik s6z konusu degildir.

Kron yiiksekliginin farkli abutment sistemleri iizerine etkisinin sonlu eleman stres
analizi ile incelendigi ¢alismalarda restorasyon modellerinde stres degerlerinin abutmentlere
bakan servikal bolgede yogunlastigi bildirilmistir (138, 207). Calismamizda da bu ¢alismaya
paralel olarak, tim modellerdeki restorasyonlarda Von Mises stres degerlerinin
restorasyonun abutmentle birlestigi bolgede yogunlastigi goriilmiistiir. Ayrica konnektor
bolgelerinin sabit parsiyel protezlerin en zayif yerleri oldugunu belirten, kirilma ve
deformasyona en yatkin alanlarin bu bélgeler oldugunu gosteren ¢alismalar mevcuttur (212,
213). Heidari ve ark. (214) posterior zirkonya restorasyonlarin fakli konnektor boyutlarinin
kirilma direncine etkisini incelemislerdir. Calismanin sonucunda bu restorasyonlarin kirilma
dayanimi konnektor boyutlarindan etkilenmistir ve 4 mmx4 mm konnektor kalinliginin diger
gruplara gore kirilma direncinin daha yiiksek oldugunu bildirmislerdir. Baz1 yazarlar ise

konnektor boyutunda yiiksekligin genislikten daha 6nemli oldugunu belirtmislerdir (213,
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215). Calismamizda, 10 mm kron yiiksekligindeki monolitik zirkonya protezin konnektor
kalinlig1 4 mmx4 mm, 14 mm kron yiiksekligindeki monolitik zirkonya protezin konnektdr
kalinlig1 ylikseklikteki artisa bagli 4 mmx8 mm olarak tasarlanmistir. Calismamizda vertikal
ve oblik yiikleme sonuglarmna gore, kron yiiksekliginin artmasiyla birlikte konnektor
bolgesindeki yiikseklik artigi, tiim modellerde konnektor bolgelerindeki stres degerlerinin

diismesiyle sonu¢lanmistir.

Bu tez calismasinda matematiksel modeller tizerinde Kklinik kosullar taklit edilmeye
calisilmig, Karsilastirilmali ve yoruma dayali sonuglar elde edilmistir. Sonlu eleman stres
analizinde incelenecek yapilarin dogal ortaminda oldugu sekilde bilgisayar sistemine
tasinmasi tam olarak gercgeklestirilememektedir (11, 130). Sonlu elemanlar analizi ile yararlt
bilgilere ulasilsa da sonuclar sanal simiilasyonla smirlidir. Ayrica vital yapilar, klinik
ortamda tamamen farkli davraniglar sergileyebilir (153). Bu nedenle ¢alisma sonucunda elde
edilen verilerin klinik aragtirmalarla desteklenebilmesi, in vivo klinik takiplerinin yapilmasi
gereklidir. Ayrica galigmanin sonuglaria gore, implantlarin ¢aplarinin artirilmasi, agilarinin
degistirilmesi, okliizal kuvvetlerin etkisinin farkli morfolojilerle ve farkli protez materyalleri

ile incelenmesi gibi farkli aragtirma konularina ihtiya¢c dogmustur.
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6. SONUC ve ONERILER

Bu tez calismasinda, sonlu elemanlar stres analizi limitleri dahilinde elde edilen

bulgular 1s1g¢1nda ¢ikarilan sonuglar ve yapilan oneriler su sekildedir;

1.

Stres degerleri tiim gruplarda kortikal kemik ve trabekiiler kemigin dayanma sinirini
ve implant materyalinin yorulma direncini agmamastir.

Kemikteki en yiiksek stres degerleri, implantin boyun bolgesindeki kortikal kemikte
ve basma tipi stresler olarak bulunmustur.

Oblik kuvvetlerde kortikal kemikteki basma ve c¢ekme stres degerleri vertikal
kuvvetlere gore daha yiiksektir.

Kron yiiksekliginin artirilmasi vertikal kuvvetlerde tiim modellerin kendi iginde
benzer stres degerleri ile sonuglanirken, oblik kuvvetlerde tim modellerde stres
degerlerini artirmistir.

Vertikal ve oblik kuvvetler sonucunda implantlardaki en diisiik stres degerleri {i¢
implant destekli modeldeki implantlarda goriilmiistiir. Implant ve abutmentler i¢in
en yiiksek stres degerleri implant-abutment baglant1 alanlarinda meydana gelmistir.
Tim modellerde restorasyonlardaki Von Mises stres degerlerinin, restorasyonun
abutmentle birlestigi bolgede yogunlastigr goriilmiistiir.

Deformasyon goriintiileri incelendiginde, oblik kuvvetlerin vertikal kuvvetlere gore
daha fazla deformasyon olusturdugu gozlenmistir.

Ozellikle oblik kuvvetlerin gelebilecegi, kron yiiksekligi boyutunun arttig
durumlarda eksik her dis i¢in bir implant kullanimi 6nerilmektedir.

Calismamizdan c¢ikan veriler dogrultusunda; kaybedilen her dis i¢in bir implant
yerlesiminin uygun olmadigi kemik deformasyonlarinda ya da mental foramen,
mandibular sinir gibi anatomik olusumlarin implant yerlesimine engel oldugu
durumlarda iki implantin 30° ac1yla yerlestirilmesi ve protez ile splintlenmesi, iki

implantin dik yerlestirilip splintlenmesine gore daha uygundur.
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