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OZET

Seker, E. Greftlenmis ve Greftlenmemis Posterior Maksillada Uygulanan
Implant Destekli Farkli Tasariml1 Sabit Protezlerin Destek Dokulardaki
Etkilerinin, Ug¢ Boyutlu Sonlu Elemanlar Stres Analiz Yontemi ile
Incelenmesi. Yakin Dogu Universitesi Saglik Bilimleri Enstitiisii Protetik

Dis Tedavisi Programi, Doktora Tezi, Lefkosa, 2011.

Glntimiiz dis hekimliginde implantlar, kaybedilen dogal dislerin
fonksiyonlarini yerine getirmenin yaninda estetige katkilar1 nedeniyle rutin
uygulamalar haline gelmislerdir. Implant yerlestirilecek bolgedeki mevcut
kemik miktari, kalitesi ve kantitesi implant basaris1 igin 6nemli kriterlerdir.
Diglerin kaybedilmesiyle birlikte alveolar kemikte zaman icinde goriilen
rezorbsiyon sonucu maksiller siniislerin alveoler kret tepelerine yakin
konumlanmasi, bu bolgelerde implant uygulanmasimi biiyiik Olgiide
kisitlamaktadir. Bu ¢alismanin amaci ti¢ boyutlu sonlu elemanlar stres
analizi yontemini kullanarak, greftlenmis ve greftlenmemis atrofik posterior
maksiller bolgede farkli dizaynlardaki implant yerlesimlerini ¢igneme
kuvvetleri altinda karsilastirmak ve ¢esitli tedavi seceneklerinin
kabuledilebilirligini degerlendirmektir. Bu amagla, gercek bir hastaya ait
bilgisayarl1 tomografi goriintiilerinden 3D-Doctor (Able Software Corp.,
Lexington MA 02420-2406, USA) yazilimi yardimiyla atrofik posterior
maksilla modellenmistir. Farkli bir modelleme programi olan Rhinoceros 4.0
(3670 Woodland Park Ave N ,Seattle, WA 98103 USA) ile kopri
restorasyonlari, greftlenmis ve greftlenmemis maksiller siniis ve farkh cap
ve boylardaki Bicon implantlar1 (BICON 501 Arborway, Boston, USA) iceren
altt degisik tedavi senaryosu modellenmis ve tiim sisteme ¢igneme
kuvvetlerini taklit etmek i¢in oblik kuvvetler uygulanmistir. Modellenen alt1
tedavi senaryosunun herbirinde olusan streslerin degerlendirilmesinde
Algor Fempro (ALGOR, Inc. 150 Beta Drive Pittsburgh, PA 15238-2932 USA)
3 boyutlu sonlu elemanlar stres analizi programi ile calisilmistir. Implantlar
ve destek dokularda tespit edilen streslerin karsilastirilmasinda mega Pascal
biriminde Von Mises Stres, Maksimum Principle Stres ve Minimum
Principle Stres degerleri kullanilmistir.  Calismamizdan elde ettigimiz

sonuglara gore, tim modellerde en yiiksek stres degerleri krestal kortikal



Vi

kemikte Olciilmiistiir. Diger destek dokularla kiyaslandiginda greft
materyalinin stres absorbsiyonu daha diisiiktiir. Atrofik posterior
maksillada, siniis tabaniyla bikortikal fiksasyon saglanarak yerlestirilen kisa

ve genis implantlar ile en iyi sonuglar alinmuastir.

Anahtar Kelimeler: protetik planlama, implant ¢api, implant uzunlugu,

greft, maksiller siniis, sonlu elemanlar analizi.

Destekleyen Kurum: Yakin Dogu Universitesi TC/KKTC Bilimsel Arastirma
Projesi (Proje no: YDU/2010-2-11).
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ABSTRACT

Seker, E. The Investigation of Stress Distribution of the Implant
Supported Fixed Prosthetic Restorations Applied on Grafted and Non-
grafted Posterior Maxilla Using Three Dimensional Finite Element Stress
Analysis Method. Yakin Dogu Universitesi Saglik Bilimleri Enstitiisii
Protetik Dis Tedavisi Programi, Doktora Tezi, Lefkosa, 2011.

In contemporary dentistry, implants are developed into routine applications
by the reason of contribution to aesthetic besides fulfilling function of
missing natural teeth. Quantity, quality and qualitative proporties of jaw
bone at surgical site are the important criterias for achievement of dental
implants. In course of time, alveolar bone will exposed to a resorption-
related atrophie by missing of teeth. Close positioning to alveolar bone crest
of maxillary sinus floor limits implant placement mainly in this area. The
purpose of this study was to analyze the functional stresses around implants
placed in different position combinations in the grafted and non-grafted
atrophic posterior maxilla and to consider the acceptableness of various
treatment options. For this purpose, the model of athrophic posterior
maxilla has been created by using 3D-Doctor (Able Software Corp.,
Lexington MA 02420-2406, USA) software program from the computerized
tomography images of actual patient. With the use of another program
called Rhinoceros 4.0 (3670 Woodland Park Ave N ,Seattle, WA 98103 USA),
six different treatment scenarios which were included bridge restorations,
grafted and non-grafted maxillary sinuses and various designs of Bicon
implants (BICON 501 Arborway, Boston, USA) were modeled and oblique
forces were applied to simulate chewing movements. Stress analysis were
performed on treatment models by using Algor Fempro (ALGOR, Inc. 150
Beta Drive Pittsburgh, PA 15238-2932 USA) 3 dimensional finite element
analysis program. The stresses which occurred at the implants and
supporting tissues were comparatively evaluated by using Von Mises,
Maximum Principle and Minimum Principle stress values in mega Pascal
unit. According the results of this study, in all models the highest stress peak
points are mainly observed in the crestal cortical bone. The stress absorption

capacity of graft material is not sufficient in comparision with other
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supporting tissues. The using of short and wide implants with sinus floor
bicortical fixation , found to be the most acceptable at atrophied posterior

maxilla.

Keywords: prosthetic planning, implant diameter, implant length, graft,

maxillary sinus, finite element analysis.

Supported by: Yakin Dogu Universitesi TC/KKTC Bilimsel Arastirma
Projesi (Grant no: YDU/2010-2-11).
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1.GIRIS

Glintimiiz dis hekimliginde implantlar, kaybedilen dogal dislerin
fonksiyonlarmi yerine getirmenin yaninda estetige katkilar1 nedeniyle rutin
uygulamalar haline gelmislerdir. Implant yerlestirilecek bolgedeki mevcut
kemik miktari, kalitesi ve kantitesi implant basarisi igin onemli kriterlerdir
(Akca et al., 2002; Hasan et al., 2010; Neldam ve Pinholt, 2010; Raviv et al.,
2010). Diglerin kaybedilmesiyle birlikte alveolar kemik zaman iginde
rezorbsiyona bagh atrofiye ugramaktadir.

Genel saglik durumu iyi olan bireylerde maksillanin mandibulaya gore
daha diisiik yogunlugu, dikey yondeki kemik kaybinin maksillada daha fazla
olmasina neden olmaktadir. Fizyolojik kemik rezorbsiyonuna ek olarak
posterior maksiller bolgede bulunan sintislerin alveoler kret tepelerine yakin
konumlanmasi bu bolgelerde implant uygulanmasii biiyiik Olgtide
kisitlamaktadir. Bu gibi durumlarda posterior maksillada kemik miktarmi
arttirmak icin literatiirde gec¢misten giintimiize kadar farkli bir¢ok yontem
tanimlanmistir (Alkan et al., 2008; Arlin, 2006; Blomqvist et al., 1996; Boyne ve
James, 1980; Branemark et al., 1984; Daelemans et al., 1997; Fanuscu et al., 2003;
Felice et al., 2009; Holmquist et al., 2008; Jung et al., 2010; Keller et al., 1987;
Koca et al., 2005; Lee, 2010; Malo et al., 2007; Misch et al., 1991; Pierrisnard et al.,
2003; Renouard ve Nisand, 2005; Smiler et al., 1992).

Yeterli kemik elde etmek icin uygulanan yontemler, ilave cerrahi
islemler ve buna bagh tedavi maliyetlerinin artmasi, iyilesme siiresinin uzamasi
gibi dezavantajlar1 da beraberinde getirmektedir. Bunlar1 elimine etmek
amaciyla smirli kemik varliginda implant sayisi, uzunlugu ve pozisyonunda

degisiklik yapilarak farkli planlama alternatiflerine basvuruldugu degisik



calismalarda gosterilmistir (Anitua ve Orive, 2010; Aparicio et al., 2001; Arlin,
2006; Bellini et al., 2009; Felice et al., 2009; Fortin et al., 2009; Hasan et al., 2010;
Koca et al., 2005; Krekmanov et al., 2000; Malo et al., 2007; Neldam ve Pinholt,
2010; Pierrisnard et al., 2003; Raviv et al., 2010; Renouard ve Nisand, 2005;
Ridell et al., 2009; Venturelli, 1996; Zampelis et al., 2007).

Implant destekli protezlerin basarismi etkileyen bir diger faktor de
biyomekanik prensiplere uyulup uyulmadigi hususudur. Implant destekli
protezlerde cerrahi teknik ne kadar basarili olursa olsun fizyolojik limitler
tizerindeki  stresler, implant c¢evresinde olusan patolojik  kemik
rezorbsiyonunun ana sebebidir. Kemik-implant baglantisina gelebilecek agir1
yiiklerin ortadan kaldirilmasi, dogru bir teshis, iyi bir tedavi planlamas1 ve
uygun kuvvet iletimini saglayabilecek sekilde okliizal morfolojinin temin
edilmesi ile saglanir. Ag1z icerisindeki kuvvetler ve bunlarin dagilimi, agiz ve
cevre dokularm saghgi ve klinik tedavilerin prognozunu dogrudan
etkilemektedir. Cigneme kuvvetleri, implant {stii protezler araciligr ile
implantlar ve ¢ene kemigine iletilmektedir. Cene kemigi {izerine iletilen ytikler;
yiikiin yonii ve siddetine, protetik iist yap1 planlamasina, implant boyu, sekli
ve yerlesimine ve c¢ene kemiginin yapisal Ozelliklerine gore farkhilik
gostermektedir (Anusavice, 2003; Bidez ve Misch, 1992; Brunski, 1988; Graf,
1969; Raadsheer et al., 1999; Rangert et al., 1989; Richter, 1998; Smedberg et al.,
1996; Sahin et al., 2002; Weinberg, 2001).

Restorasyonlarin ve cevre dokularin fonksiyonel kuvvetler altindaki
mekanik davraniglarim1 incelemek igin dis hekimliginde stres analizlerinden
faydalanilmaktadir. Bu analizlerden biri olan sonlu elemanlar yontemi,

diizensiz geometri gosteren karmasik yapilara uygulanabilmesi, elde edilen



sonugclarin sayisal veriler olmasi, kullanilan sonlu elemanlarin boyutlarinin ve
sekillerinin degiskenligi sayesinde incelenen cismin geometrisinin tam olarak
taklit edilebilmesi gibi avantajlarindan dolayr medikal c¢alismalarda tercih
edilmektedir (Darendeliler, 1995; Fischer et al., 2003; Rubin et al., 1983). implant
ile destek dokularin temas ettigi ytizeyde farkli kuvvetlerin uygulanmasina
bagli degisimleri tespit etmek amaciyla sonlu elemanlar analizi (Finite Element
Analysis/FEA), 1976 yilindan itibaren oral implantolojide kullanilmaya
baglanmistir. Sonlu elemanlar stres analizi ile kemik, implant ve implant {istii
yapilarm klinik kosullara yakin olarak modellenebilmesi sayesinde,
uygulanacak sanal ytikler altinda, protetik {ist yapi, implantlar ve gevresindeki
kemik yapida olusabilecek gerilme, sekil degistirme ve yer degistirme
miktarlarmin ve lokalizasyonlarmin tam olarak saptanabilmesi miimkiin

olabilmektedir.

Literatiirde, iist cenede greftlenmis ve greftlenmemis kemik yapa tizerine
planlanan ¢ok tiyeli implant {istii sabit protetik restorasyonlarin olusturdugu

stresler tizerine yapilmig bir arastirmaya rastlanilmamugtir.

Bu tezin amacy;, maksiller siniistin siurladigi posterior maksillada
yetersiz vertikal kemik varliginda, siniis lifting ve siniis augmentasyonu gibi
ilave cerrahi islemlere ihtiya¢ duyulmadan yerlestirilecek farkli ¢ap, boy ve
konumlardaki dental implantlar {izerine planlanan farkli tasarimli sabit
boliimlii protezlerin, destek dokularda olusturduklari streslerin belirlenmesi ve

uygulama 6ncesi tedavi planlamasina yon verilebilmesidir.



Calismada posterior maksillada sinlis augmentasyonuna alternatif
olarak kisa ve genis implantlarin uygulanabilirligi ve buna bagh tedavi stire ve

maliyetinin diigtiriilerek hasta memnuniyetinin saglanmasi ongoriilmektedir.



2. GENEL BILGILER
2.1. Dental implantin Tanimlanmas1 ve Siniflandirilmasi
2.1.1. Dental implant ve implantoloji

Implant, “kaybolan fonksiyonun yeniden kazandirilmasi amaciyla viicut
icine ve canli dokulara yerlestirilen bir cisim” olarak basit¢e tanimlanabilir.
hnplant s0zctigii Latince “in = igerisine, icerisinde” ve “planto = ekme, dikme,
yerlestirme” anlamina gelen sozciiklerin birlesiminden olusmustur (Ulusoy ve

Aydm, 2010, s. 897).

Ulusoy ve Aydin (2010, s. 897), metal veya seramik, doku tarafindan
kabul edilebilir bir materyalin dogrudan c¢ene kemigi icerisine cerrahi olarak
veya yine kabul edilebilir metal bir implantin, periodonsiyumun kaldirilmasi
sonras1 dogrudan kemik {izerine yerlestirilmesi islemini dental implantoloji, bu

is icin kullanilan materyali de dental implant olarak tanimlamislardir.

Dental implantlar tek bir disin restorasyonundan, tam dissizlik
durumlarmin restorasyonuna ve dogumsal veya kazanilmis cene-yiiz
deformitelerinin rehabilitasyonuna kadar farkli bircok tedavi yonteminde
kullanilmaktadir. Implantoloji konusunda ilk bilimsel adim, dental
radyografilerin kullanilmaya baslanmasiyla atilmis ve ilk kez 1913 yilinda
Amerikali klinisyen Dr. Greenfield (1910) tarafindan, {ist ¢ene premolar
bolgesine yerlestirilen platinyum-iridyum implant radyolojik olarak

goriintiilenmistir.

Implantoloji bugiinkii konumuna, gesitli cerrahi ve protetik asamalardan

gecerek, farkli implant materyallerinin ve formlarmin denenerek, sistemin



biyouyumlulugunun, doku iyilesmesinin ve fonksiyonel beklentilerin
anlagilmasiyla gelmistir. Bugiin implantoloji tiim diinyada kabul edilen
guvenilir bir tedavi modelidir. Dental implantlar baglarda sadece dissiz
cenelerin tedavi edilmesi i¢in diistiniilmiis olsa da endikasyonlari icine, parsiyel
ve tam dissizliklere ek olarak, maksillofasiyal cerrahi ve ortodonti de girmis

bulunmaktadir (Misch, 2005, s.1).
2.1.2. Implant Materyali

Eski Misir ve Cin kaynaklarma gore, ilk implant materyali olarak fildisi
ve tas kullanilmigtir. Implant fikrinin yerlesmesiyle birlikte degisik miiellifler
tarafindan 16.yy’dan yakin tarihe kadar altin, piring, gtimiis, platin gibi
metaller ve alasimlar1 denenmis, teknoloji ve malzeme biliminin gelismesiyle
birlikte 20.yy iginde aseptik, polimetilmetakrilat, paslanmaz celik, vitalyum,
titanyum gibi malzemelerden implant tiretimi yapilmistir (Hobo et al., 1996, s.
12).

Implant {iretiminde genel olarak, metaller ve seramikler olmak iizere iki temel

materyal sinifi, tek basina veya kombine olarak kullanilmaktadir.

Metalik implant materyalleri arasinda saf titanyum veya Ti-6Al-4V gibi
titanyum alasimlar1 siklikla tercih edilmektedir.  Ti-6Al-4V alasimi saf
titanyuma gore %60 oranda daha fazla mekanik direng gostermektedir

(O’Brien, 2002, s. 302).

Seramik implantlar, okliizal yikler altinda gerilme streslerine

direngsizken, sikistirma streslerini daha 1iyi tolere edebilmektedirler.



Aliminyum Oksit (AlOs) inert yapisi ve iyon salinimi yapmamas: gibi

ozelliklerle seramik implant materyalleri i¢inde altin standarta sahiptir.

Altimina gibi yiiksek derecede inert Ozellik gosteren Zirconia (ZrOx)
materyali de iyi islanabilirlik Ozelligi sayesinde metalik implantlara karg
biyolojik olarak tistiinliik saglamaktadirlar (Anusavice, 2003, s. 771-773). Ancak
metal ve metal alasimlari, mekanik direngleri, islenebilirlikleri ve farkli bir¢cok
teknikle steril edilebilmeleri gibi avantajlar1 bir arada bulunduran implant

materyalleridir (Hobo et al., 1996, s. 25).

Metal ve Alasimlari:

Dental implantlarin imalatinda, altin, paslanmaz cgelik, krom-kobalt ve
bunun gibi c¢esitli metaller ve alasimlari kullamilmis, ancak kotii doku
reaksiyonlar1 sebebiyle uzun dénemde bagar1 saglayamamis ve implant imalat1

i¢in alternatif materyal arayisi i¢ine girilmistir (Parr et al., 1985).

Titanyum ve alasimlar1 implant sistemlerinin kemik ic¢inde kalan
kisminda tercih edilmekteyken ; kromkobalt, paslanmaz celik ve altin alasimlar:
ise protetik iistyapr sistemlerinde kullanim yeri bulmaktadir. Titanyum
alasimlarmin yapisina demir, azot, aliiminyum, vanadyum, karbon, ve hidrojen
gibi baz1 elementler katilarak, materyalin mekanik ve fizikokimyasal 6zellikleri

gelistirilmistir (Meffert et al., 1992; Tanahashi et al., 1996).

Titanyum’un kemik doku iginde yaygmn bir sekilde kullanilir hale

gelmesinde, materyalin fiziksel, kimyasal ve biyolojik tistiinliikleri etkili



olmustur (Parr et al, 1985). Titanyum canli doku igerisinde inerttir ve iyi
mekanik 6zelliklere sahiptir. Kemik ile uyumlu elastiklik katsayis1 vardir ve bu
ozellik kemik-implant ara ytiziinde stres dagilimimin diizenli olmasimi saglar.
Titanyum doku icinde kemik hiicrelerinin implant yiizeyine dogru gelisip
ylizey baglantis1 olusturmasima imkan verir buna bagh olarak da kemik icinde
bir ankraj olusturur. Bu 6zellikleriyle titanyum, dental implantolojide en ¢ok

tercih edilen materyal halini almistir (Meffert et al., 1992; Tanahashi et al., 1996).

Seramik ve Karbonlar:

Implantolojide seramikler ilk kez saf aluminyum oksit implant yapist
halinde sunulmustur. Ilerleyen donemlerde hidroksiapatit ve trikalsiyumfosfat
yapisindaki implantlar gelistirilmistir. Lemons’un (1990) yaptig1 calisma,
implantolojinin mekanik ihtiyacglar1 g6z Onitine alindiginda seramik
implantlarin, yiiksek kirilganliklar1 sebebiyle fonksiyonel kuvvetler sonucu
ortaya ¢ikan yiikleri tasimak icin yeterli direnci gosteremedigini ortaya
koymustur. Arastirmalarda seramik yapidaki implantlarin kemik dokuyla
olusturdugu kimyasal bagin, stresleri karsilamada yetersiz kaldig1 ve yiiksek
derecede kemik rezopsiyonuna sebep olduklar: bildirilmistir (Hench ve Wilson,

1984; Lacefield, 1998).

Karbonlar kirilganliklari, elektrik ve 1s1 gecirgenlikleri gibi dezavantajlar:
nedenleriyle gilinlimiizde implantolojide sadece bazi metalik implantlarda

kaplama materyali olarak kullanilmaktadirlar (Lemons, 1990).



Polimerler:

Implant materyali olarak baglanigtan bugiine kadar polimerler,
poliiiretanlar, polyamid fiberler, polimetilmetakrilat regineler kullanilmislardar.
flk kez 1930'larda polimetilmetakrilat ve politetrafloretilen formlari halinde
kullanilan polimerik implantlar, yiiksek molekiil agirlikli kompleks yapidaki
malzemelerdir. Bu malzemeler ayn1 zamanda diger biyomateryallere gore
diisiik elastiklik katsayisina bagli olarak daha esnek ve yumusak malzemelerdir

(Sykaras et al., 2000).

Bu materyallerin  esnekliklerinin  periodontal baglarmm  mikro
hareketlerini taklit edecegi ve dogal dis ile implant baglantisinin
yapilabilmesine imkan saglayacagi umut edilmis ancak zayif biyolojik ve
mekanik ozelliklerinden dolay:r kullanimlari smirli olmustur. Giintimiizde
polimerler seramik ve karbonlara benzer sekilde ikincil amagclarla yapisal
izolasyon ve kuvvet kirici olarak implant {ist yapilarinda kullanilmaktadirlar

(Rieger et al., 1989; Sykaras et al., 2000).

2.1.3. Implant Sekli ve implant Formlarinin Siiflandirilmasi

Implant gévdesinin dizayni, implant-kemik ara yiizeyindeki doku cevabi
acisindan 6nemli bir role sahiptir. Implant gdvdesinin gekli ve formu,
yerlestirilen implantin primer stabilitesinde ve fonksiyonel kuvvetler altindaki

stres iletiminde etkilidir. Literatiirde farklh tasarimlardaki implantlarin alveolar
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kemige ilettikleri streslerin dagilimi ve siddetleri ile ilgili sonlu elemanlar stres
analizi yontemi ile yapilmis bir¢ok ¢alisma bulunmaktadir (Brunski, 1988; Mish
ve Bidez, 1994).

Implant yiizeyi {izerindeki yivler, fenestrasyonlar, gzenekler, oluklar ve
basamaklar gibi makroskopik yiizey Ozelliklerinin, implant ve kemik doku
arasindaki mekanik kilitlenmeyi saglayan unsurlar oldugu farkli calismalarla
ortaya konulmustur (Binon, 2000; Kohn, 1992; Skalak, 1983). Giintimiizde klinik
performansin arttirilmasi icin farkli materyal, sekil, uzunluk, cap ve yiizey
ozelliklerine sahip bircok implant sistemi bulunmaktadir. Digshekimliginde
kullanilan kemik i¢i (endosteal) implantlar fiziksel yapilarina gore temel blade
formu ve kok formu (silindir tipi ve vida tipi) olmak {tizere iki grupta

incelenirler.

Bu formlara ek olarak transmandibular ve subperiostal implantlar
atrofiye olmus mandibulanin rehabilitasyonunda alternatif bir dizayn olarak
tanitilmis ancak submental bolgede extraoral bir uygulama olmasi ve genel
anestezi gerektirmesi gibi dezavantajlari nedeniyle yaygmn bir kullanimi

olmamistir (Mish, 2005, s. 32).

Guntimiizde en ¢ok kullanilan endosteal implant tipi, kok formlu
implantlardir. Bu implantlarin makroskopik gortintimleri silindirik, vidal,
plato ¢ikintili, delikli ve bunlarin kombinasyonlar1 seklinde olabilir. implant
boyun boélgesinden uca dogru diiz, agili veya konik seklinde olabilirler. Kemik

icine itilerek, ¢akilarak veya vidalanarak yerlestirilirler (Albrektsson, 1988).
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Blade Formu Implantlar:

1940’larin sonunda blade tipi implantlar ilk olarak ortaya ¢ikmis ve
yaklasik 30 yil kullanilmistir. Temel olarak dissiz ¢enelerde tedavi amach
kullanilmiglardir. Fakat deneysel ve klinik uzun dénem basar1 oranlar yetersiz
bulunmus, yumusak doku problemleri ve kemikte atrofiye sebep olmustur.
Bugiin rutin olarak kullanilmamakta ancak asir1 rezorbe agizlarda nadir olarak

kullanilmaktadir (Mish, 2005, s. 33).

Kok Formu Implantlar:

Kok formu implant sistemleri maksillanin posterior dissiz bolgeleri gibi
ulasilmasi gii¢ bolgelere implant yerlestirilmesi imkanimni sunar. Kok formu
implantlarin ¢ogunda implant govdesi ve protetik destek, baslangic kemik
iyilesmesinin yumusak doku altinda gerceklesmesini saglamak icin ayr1
parcalar halinde tasarlanmiglardir. Kok formu implantlar silindirik tip, vida tipi
ve bu ikisinin kombinasyonu seklinde simiflandirilabilir (Siegele ve Soltesz,

1989).

Silindirik Tip Implantlar:

Bu tip implantlarda fiksasyon, titanyum plazma sprey veya hidroksil
apatit kaplama ile saglanir. hnplantm ylizeyinin piriizlendirilmesi, vida tipi
implantlardaki yivlere benzer bir kilitlenme saglar. Yiizey piirtizleri, vidanin

yivlerine gore daha kiiciik sayilabilir. Ancak molekiil biiyiikliikleri sayesinde
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angstrom seviyesinde kemik ile implant arasinda, bir apozisyon saglanir. Bu da

stres transferinin olmasini saglar (Siegele ve Soltesz, 1989).
Vida Tipi Implantlar:

Bu tip implantlarda, aksial gerilim ve sikistirma kuvvetleri ilk olarak
vida yivlerinin egimli ytizeylerindeki sikisma ile kemige iletilir. Bu yolla
kemigin tiim makaslama kuvvetlerine karsi ara yiiz direncini sadece
baglantinin bizzat kendisi saglar. Bu da stresleri ara yiiz baglant1 tabakasinin

tasima gerekliligini ortadan kaldirir (Siegele ve Soltesz, 1989).

Siegele ve Soltesz (1989), silindirik, konik, basamak, vida ve vent tipi
implantlar1 sonlu elemanlar analiz yontemi ile incelemis, silindir ve vida tipi

implantlarin stresleri kemige daha az ilettigini bildirmislerdir.

2.2. implant-iistii Sabit Protezler ve Kullanilan Restoratif Materyaller

2.2.1. Implant-iistii Sabit Protezler

Proteze desteklik saglayan dental implantlarin kullanimi, doku destekli
hareketli protezlerle kiyaslandiginda bircok avantaj saglamaktadir. Bunlar su

sekilde siralanabilir (Misch, 2005, s.14-15).

e Alveoler kemigin korunmasi,
e Okliizal vertikal iliskinin korunmas;,

e Yiiz estetiginin ve kas tonusunun korunmas,
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e Estetik, okliizyon ve fonasyonun gelistirilmesi,

e Oral propriosepsiyonun yeniden kazanilmasi veya gelistirilmesi,
e Artmis protetik basari,

e Gelistirilmis ¢igneme etkinligi,

e Protez hacminin azaltilmasi,

o Hareketli proteze alternatif sabit protez uygulanabilmesi,

e Hareketli protezlerin stabilitesi ve retansiyonun gelistirilmesi,

e Dissiz alana komsgu dislere miidahalenin ortadan kaldirilmasi,

e Dsikolojik motivasyon.

Implant destekli protezlerin basari orani, her hastada kisisel etkenlere
bagli olarak farklilik gosterir. Ancak konvansiyonel protezlerle kiyaslandiginda
implantiistii protezlerin, daha uzun omidir, fonksiyon artisi, kemigin korunmasi
ve hasta motivasyonu gibi avantajlar1 6n plana ¢ikmaktadir.

Implantlar yerlestirilip yiiklendiginde implantin gevresine uyguladig
stres ve gerilme; dis kaybindan sonra cene kemiklerinde azalan trabekiil
yapisint ve kemik yogunlugunu arttirir. Klinik olarak basarili endosteal
implantlar, kemik yiiksekligi ve genisligini korurlar. Bir yil igerisinde dogal
diglere yakin degerlerde krestal kemik kaybina sebep olurlar ancak bu oran
yine de konvansiyonel hareketli protezlerin sebep oldugu rezorbsiyon sonucu
olusan kemik kaybinin %5’i kadardir. Dogal dislerle saglanan ¢igneme islevi,
hareketli protezler kullanildiginda %60 oraninda azalmaktayken implant-iistii
sabit protez kullanan hastalar dis destekli sabit protez kullananlara yakin

okliizal kuvvet uygulayabilmektedirler (Misch, 2005, s.14-15).
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Parsiyel dissizlige sahip hastalarda, implantlarla yapilan restorasyonlar
kopriilerle kiyaslandiginda, ayak dislerin preperasyonunun engellenmesi
madde kaybmin oOniine gecilerek, ilerleyen zamanlarda endodontik,
periodontolojik ve estetik komplikasyonlarmm goriilme riskini ortadan

kaldirmaktadir.

2.2.2. Implant-iistii Dayanak Cesitleri

Abutment olarak da bilinen dental implant dayanagi, implant ile sabit
veya hareketli protez arasindaki baglantiy1 saglayan ve/veya destek vererek,
tutuculuga katkida bulunan boliimdiir (The Academy of Prosthodontics, 2005).

Implant-iistii protezlerde kulamilan dayanaklar tedavi planlamasi ve
protezin tiiriine gore gesitlilik gostermektedir. Uretici firmalar farkli bir ¢ok
proteze desteklik saglayacak ¢ok sayida implant dayanak tasarimlar:
sunmaktadirlar. Implant dayanaklari iist yapi iligkilerine gore vida tutuculu,
simante ve atasman tutuculu olarak siniflandirilabilecegi gibi; implant govdesi
ve dayanak arasindaki aksial iliskiye gore diiz veya acili olarak; dayanaklarin
implant govdesiyle olan baglant1 tiirlerine gore pozitif antirotasyon ozelligi
gosteren external hexagon ve daha yaygin olarak kullanilan dayanagmn implant
govdesinin  icine  yerlestigi internal hexagon olmak tizere de

siniflandirilabilirler (Mish, 2005, s. 37-38).
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Abutment materyali olarak c¢ogunlukla titanyum kullanmilmaktadir.
Bununla birlikte, estetik beklentilerin artmasi ve tam seramik restorasyonlarm
kullanimlarinin yayginlasmasiyla, titanyum implant dayanaklarma alternatif
olarak seramik ve rezin materyallerden {iretilen estetik dayanaklar da
kullanilmaktadir. Genel olarak implant dayanaklari, iiretimde kullanilan
materyallere gore;

1. Titanyum

2. Degerli metal alagimlar:

3. Seramik

4. Kompozit rezin

5. Polimer esasli implant dayanaklar seklinde simiflandirilabilir.

2.2.3. Metal-Seramik sistem alasimlar1

Sabit protezlerde kullanilan metal alasimlarinin, seramik alt yapis1 olarak
kullanilmalar1 i¢in firinlama 1sisina (870 °C~1370 °C) uygun ergime araliginda
olmalar1 gereklidir. Bu alagimlarin ist ergime sinirlar1 950 °C den diisiiktiir ve
bu yoniiyle klasik dokiim alasimlarindan ayrilirlar. Bununla beraber, klasik
dokiim alasimlar: siklikla altyapinin ¢ekme direncini azaltan bakir ve seramik
firinlamas1 sirasinda seramikte yesil renklenmeye sebep olan giimiis
icermeleri nedeniyle bu sistemde kullanilmaya uygun degildirler. Metal-
seramik sistemler i¢in uygun alagimlarin gelistirilmesi, ergime 1sistnin en az
1150 °C ye cikartilmasi igin alasim yapisina yiiksek oranda Palladyum

eklenmesi, deformasyona direncin arttirilmasi i¢in bakir oraninin azaltilmasi
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ve yesil renklesme probleminin ¢oziimlenmesi amaciyla giimiisiin yapidan

cikartilmasi gibi yollarla olmustur (Zaimoglu et al., 1993, s. 443).

Tim bu Ozellikler degerlendirildiginde nikel krom (Ni/Cr)
alagimlarmimn kron koprii restorasyonlarinda en sik kullamilan alagim tiirii

olmasini saglamistir (McCabe, 1999, 5.40-56).

2.2.4. Dental Seramiklerin Yapisi1

[smini Yunanca’da topraktan yakilarak elde edilen anlamma gelen
‘keramikos’ sozctigiinden alan seramik, birden fazla metalin oksijen gibi metal
olmayan bir elementle yaptig1 birlesimdir. Porselen ilk olarak Milattan Once 50
yillarinda Cinliler tarafindan kullanilmistir. 16. ytizyilda Portekizli denizciler

tarafindan Avrupa’ya getirilmistir (Akin, 1999, s. 2).

Seramik kristalindeki hem iyonik hem de kovalent bag ozelligindeki
atomik baglar seramige sertlik, stabilite, sicaga ve kimyasal maddelere karsi
direng gibi 0zellikler kazandirmaktadir. Bunun yaninda ayni yapisal ozellikler

seramigi kirilgan bir madde haline donitistiirmektedir (Akin, 1999, s. 5).

Seramik materyalini dental restorasyonlarda kullanilabilir hale getirmek
i¢cin seramigin igeriginde degisik modifikasyonlar yapilmistir. Dis hekimliginde
kullanilan porselenin % 75-80’i feldspar, %12-22’si kuartz (silika, kum), %3-5 ‘i
de kaolin icermektedir (O’'Brein, 2002, s. 211; Powers ve Sakaguchi, 2006 s. 444-
446).
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Feldspar, dental seramiklere saydamligin1 veren ana yapiy1 olusturur.
Matriks gorevi yapan bu ana yap1 firnlama esnasinda eriyip kaolin ve kuartzi
sararak kitlenin yapisal biittinliigiinii muhafaza eder (Anusavice, 2003, s. 660-

663; O’Brein, 2002, s. 211)

Kuartz, porselen yap1 icinde doldurucu gorevi yaparak firinlama
sonucunda olusan biiziilmeleri onler, yiiksek sicaklikta kitleyi stabilize ederek
porselene verilen seklin bozulmasmi engeller (O’Brein, 2002, s. 211). Kaolin,
alumina igerikli kayalardan elde edilen bir cesit kildir. Porselen kitlesini bir
arada tutarak yapinin islenebilecek forma sokulmasina yardimci olmaktadir.
Opak oOzellik gosterdigi icin seramik hamuru igine smirli miktarda ilave

edilmelidir (Wen et al., 1999).

Dental seramiklerin yapisina bu {i¢ ana maddeye ek olarak; ara oksitler,
farkli renk pigmentleri, akiskanlar, cam modifiye ediciler, opaklik veya
parlaklik Ozelligi veren maddelerin de eklenmesiyle farkli yapisal 6zellikler

kazandirilabilmektedir (Kelly et al., 1996).

2.3. Kemik Dokusu, Osseointegrasyon ve Kemik Greft Materyalleri

2.3.1. Kemik Dokusu

Kemik dokunun temel islevi, form ve rijidite saglayarak diger dokulara

desteklik ve hareket yetenegi temin etmektir (Datta et al.,, 2008). Histolojik
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acidan incelendiginde, kemik, yiiksek oranda damarlanma ve innervasyon
gosteren, mineralize bir bag doku olarak tanimlanabilir (Ferndndez-

Tresguerres-Hernandez-Gil et al., 2006).
Kemik Dokusunun Yapisi:

Kemik dokunun yaklasik % 65'ini kalsiyum, fosfat ve karbonat gibi
minerallerin olusturdugu kiiciik hidroksiapatit kristalleri meydana getirirken
geri kalan tigte birlik kismini organik matriks olusturur. Organik matriks temel
olarak proteinlerden olugsmaktadir. Kemik dokudaki protein yapmnin % 90 1
kollajenler, diger kismini ise; proteoglikanlar, karboksiglutamik asit igeren
proteinler, glikoproteinler, plazmadan kaynaklanan proteinler ve biiyiime
faktorleri gibi kollajen yapida olmayan proteinler olusturmaktadir (Fernandez-

Tresguerres-Herndndez-Gil et al., 2006).
Kemik Doku Tipleri:

Olgun kemik histolojik olarak degerlendirildiginde yogunluguna gore
iki formda incelenir: kortikal (kompakt) ve trabekiiler (siingerimsi) kemik.
Uzun kemiklerin govdesinde ve diiz kemiklerin yiizeyinde yeralan, yogun ve
diizenli bir yap1 gosteren kortikal kemik viicuttaki toplam kemik dokusunun %
75ini, uzun kemiklerin u¢ kisimlarinda, diiz kemiklerin i¢ kisimlarinda ve
vertebralarda bulunan trabekiiler kemik ise % 25’ ini olusturmaktadir. Kortikal
kemik, yumusak, diizensiz ve daha elastik bir yap1 gosteren trabekiiler kemigi
saran bir dis katman olarak gorev yapar (Datta et al., 2008). Hem kortikal hem
de trabekiiler kemikte bulunan lamellerin dizilimi, kemigin kortikal ya da
trabekiiler yapida olmasmi belirler (Fernandez-Tresguerres-Hernandez-Gil et

al., 2006).
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Bir implantin biyomekanik acidan fonksiyonel kuvvetlere kars:
koyabilmesi icin gerekli primer fiksasyonda kemigin, yogunlugu ve miktarmin
degerlendirilmesi gerekir. Kemik yogunlugunun implant basarisi {izerine etkisi

bir¢ok bilim adaminca uzun yillardir incelenmektedir.

Linkow ve Chercheve (Mish, 2005, s. 133), kemik dokuyu yogunluguna
gore asagidaki sekilde tanimlamis ve implant uygulamalarinda Sinif I kemigin
ideal, Smif II kemigin oldukga basarili, Sinif III kemigin ise implant kayiplariin

goriilebilecegi sonuglar doguracagin bildirmislerdir.

Smif I kemik: Kemik icine diizenli dagilmis trabekiiller i¢inde kiiciik gozenekli

yapL

Smif II kemik: Daha az diizenli trabekiiler kemik yapi icinde daha genis
gozenekli yapi

Sinuf III kemik: Trabekiiller arasinda kemik iligi ile dolu daha genis bir yapu.

Lekholm ve Zarb (Mish, 2005, s. 133) ¢ene kemiginin 6n bolgesinde 4

farkli kemik yogunlugundan bahsetmislerdir (Sekil 2.1.).
Bu smiflamaya gore:
Tip I: Homojen kompakt kemik
Tip II: Yogun trabekiiler kemik etrafinda kalin kompakt kemik
Tip III: Yogun trabekiiler kemik etrafinda ince kompakt kemik

Tip IV: Diistik yogunluklu trabekiiler kemik cevresinde ince kompakt

kemik bulunmaktadir.
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Sekil 2.1. Lekholm ve Zarb’in smiflamast

Roberts et al. (1987), kemikteki yogunluk farkini en fazla yogundan en

az yoguna dogru siralayarak asagidaki gibi tanimlamislardir.
Tip I: Yogun kompakt
Tip 2: Gozenekli kompakt
Tip 3: Kalin trabekiiler
Tip 4: Ince trabekiiler

Misch (1988), ¢ene bolgelerinden bagimsiz olarak kemigin trabekiiler ve
kompakt yapilarinin makroskobik Ozelliklerine gore 4 farkli yogunlukta

degerlendirilmesini onermistir (Sekil 2.2). Bu siiflamaya gore:
D1: Kemigin hemen hemen tamami yogun kompakt kemikten,

D2: Kret tepesinde kalin, poréz kompakt kemigin altinda kalin

trabekiiler kemikten,
D3: Ince pordz kompakt kemigin altinda ince trabekiiler kemikten,

D4: Kret tepesinde hemen hemen hi¢ kompakt kemik bulunmaz ve

neredeyse tiim kemik ince trabekiiler yapidan olusmaktadir.
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Sekil 2.2. Misch’in maksilla ve mandibulada digsiz bolgelerde tanimladig:

kemik yogunlugu simniflamas: (Mish, 2005, s. 134).

Tim bu siniflamalar, maksilla ve mandibuladaki kemik yogunluklarinin
agzin degisik bolgelerinde lokalize edilmeleri ve smiflandirilmalar: ihtiyacmni

dogurmustur.

Mish’in yaptigi bu simiflama (Tablo 2.1) neticesinde, D1 tipi kemik
yapisina maksillada hemen hicbir bolgede rastlanilmamaktayken, mandibular
anterior bolgede %6, posterior bolgede %3 oraninda rastlanulmaktadir. D2 tipi
kemik yapist %66 oraniyla en ¢ok mandibular anterior bolgede karsimiza
cikarken, mandibular posteriordaki %50’lik ve maksiller anteriordaki %25'lik
oranlardan sonra %10’luk oranla en az posterior maksillada bulunmaktadir. D3
tipi kemik yapisina maksillanin genelinde rastlanmaktadir. Dagilim anterior
maksillada %65, posterior maksillada %50 iken, mandibular anterior bolgede
%25'lik, posterior bolgede %46’lik bir oran goriilmektedir. D4 tipi kemik yapisi
ise Ozellikle sinlis augmentasyonu sonrasmnda posterior maksillanin (%40)

karakteristik kemik tiirti olarak tanimlanmaktadar.
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Tablo 2.1. Misch’in yaptig1 smiflamaya gore kemik yogunlugunun yiizde

olarak bolgesel dagilimi (%)

Eemil Anterior Posterior Anterior Posterior
tipi maksilla malksilla mandibula mandibula
D1 0 0 6 3
D2 25 10 66 50
D3 65 50 25 45
D4 10 40 3 1

2.3.2. Osseointegrasyon

4

Latince “os” yani kemik ve “integration” yani tamamlanmis olan,
kelimelerinin birlestirilmesiyle olusan ‘Osseointegrasyon’ (Hobo et al., 1996, s.
63) kavrami 1950’lerde ve altmislarin basinda Per-Ingwer Branemark tarafindan
yapilan calismalar ile terminolojide kendine bir yer edinmistir. Branemark’in
yaptig1 yara iyilesmesi ve kemik ile yumusak dokularin yiizey degisikligine
odaklanmis ilk mikroskobik c¢alismalar, osseointegrasyon kavraminmn
gelismesine 151k tutmustur. Goteborg Universitesinde Branemark ve arkadaglar
osseointegrasyonu, implant ytizeyinin kemik ile baglantisi olarak tanimlamislar

ve ilk klinik bildiriyi sunmuslardir (Branemark et al., 1969; 1977).
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Schroder et al. osseointegrasyonu “fonksiyonel ankiloz”, Hobo et al.
(1996, s. 62) “implant {izerine yapilacak olan protezi ve proteze gelen
fonksiyonel kuvvetleri tasiyabilecek olan implant ve kemik arasindaki
dogrudan baglant1” seklinde tanimlarken, Albrektsson ve Zarb (1991) ise
“klinik agidan alloplastik materyallerin kemik ile olusturduklar1 asemptomatik

rijit fiksasyon” olarak tanimlamistur.

Buna ek olarak 1985 yilinda yiikii tasiyan implant ytizeyi ile canli kemik
dokusu arasindaki dogrudan yapisal ve islevsel baglant1 tanimi getirilmistir. Bu
tanim giiniimiizde halen gecerliligini korumaktadir (Ulusoy ve Aydm, 2010, s.

899).

Kemik dokunun yapim-yikim ve iyilesme fizyolojisi ¢ok iyi
tanimlanmaktayken,  osseointegrasyonun = mekanizmasi  tam  olarak
tanimlanamamuistir. Osseointegre kemigin biitiinii, kemik implant araligina etki
eden fiziksel kuvvetler ve kimyasal etkiler ile iligkilidir ve bu noktada

biyomekanik 6zellikler baskin rol oynamaktadir (Albrektsson et al., 1983).

Implantlarin kemik icine cerrahi olarak yerlestirilmesiyle hiicresel ve
molekiiler diizeyde bu travmaya kars1 gelisecek olaylar zinciri baglar. implant
yuvasindaki kanamayi, akut enflamatuar cevap takip eder. Ardindan
proteinler, yaglar ve diger biyomolekiiller, implant ¢evresinden emilir ve ara
ylizeydeki etkilesim baslar. Schroeder ve Buser tarafindan osteoblastik aktivite
boyunca, damarlanmaya eslik eden osteoklastik rezorbsiyon ve yeni kemik
formasyonu yani pes pese gelen yikim-yapim faaliyeti gosterilmistir (Schroder,

1996, s. 62). Osteoblastlar daha sonrasinda fibrokartilaj kismi olusturacak olan
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tiberler {iretirler ve tiglincii haftada bu kalsifiye doku woven kemigine

diferansiye olur ve yedinci haftanin sonunda lameller kemik olusur.

Basarili bir osseointegrasyon, sadece implanta bagli faktorler ile
belirlenmeyip, cerrahi teknikler ve yiikleme sartlarina bagh parametreler ile de

degerlendirilmelidir (Albrektsson et al., 1981).

2.3.3. Kemik Greft Materyalleri

Kemik greftleri, kemik dokunun travmatik, patolojik veya fizyolojik
nedenler ile kaybedildigi bolgelerde, yeni kemik olusumunu saglayan
materyallerdir. Tiim greft materyallerinin toksik, antijenik ve karsinojenik
ozellik gostermemesi gereklidir ve biyouyumlu, enfeksiyona karsi direncli,
kolay elde edilebilir ve diisiik maliyetli olmasi beklenmektedir (Chanavaz,
1990; Jensen et al., 1988). Greftler etki mekanizmalarina gore asagidaki gibi

siniflandirilabilirler:

1. Osteoindiiktif (Allogreftler, Otogreftler)
2. Osteokondiiktif (Alloplastlar, Ksenogreftler)

3. Osteogenetik
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Osteoindiiktif Kemik Greftleri

Osteoindiiktif kemik greft materyalleri arasinda implant yerlestirilecek
alanlarda siklikla kemik allogreftleri ve otojen greftler kullanilmaktadir. Kemik
allogreftleri farkli genetik yapidaki ayni tiir canlilardan elde edilen ossedz,
transplante dokulardir. Allogreftlerin en biiyiik avantaji donor alan gereksinimi
duyulmamasidir. Kadavralardan elde edilen allogreftler sterilizasyon islemine
tabi tutulur, gesitli sekillerde ve boyutlarda hazirlanir ve gelecekte kullanilmak

tizere uygun sartlarda kemik bankalarinda depo edilir (Boyan et al., 2006).

Ug tip allogreft vardir;
1. Dondurulmus kemik (FB)
2. Dondurulmus — kurutulmus kemik (FDB)

3. Demineralize dondurulmus — kurutulmus kemik (DFDB)

Allogreft FB'nin, alic1 doku tarafindan reddedilme ve hastalik tasima riski
oldugundan implant cerrahisinde ¢ok nadir kullanim alanmi bulunmaktadir

(Boyan et al., 2006).

Gilintimiizde otojen kemik greftleri, osteojenik, osteoindiiktif ve
osteokondiiktif ozelliklerin {iciine de sahip olmasi, ¢ok sayida canhi hiicre
icermesi ve biiyiime faktorlerinden zengin olmasi ile maksiller siniis
greftlenmesinde altin standart olarak kabul edilmektedir (Jensen et al., 1988).
Otojen kemik greftlerinin istenilen miktarda elde edilememesi, sekil verme

zorlulugunun olmasi, dondr saha morbiditesi ve ikinci bir cerrahi isleme ihtiyag
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olmast gibi dezavantajlar;, hekimleri farkli kemik greft materyallerinin

kullanimina yonlendirmistir (Hammerle et al., 1997).

Osteokondiiktif Kemik Greftleri

Otojen kemik greftlerine alternatif olarak siklikla, ksenogreft simifina
giren s1g1r kaynakli kemik greftleri (Maiorana et al., 2000) ve alloplast siifina
giren rezorbe olan veya olmayan hidroksiapatit (HA) greftler (Haas et al., 2003),
trikalsiyum fosfat greftler (Zerbo et al., 2005), fosfat ve kalsiyum karbonattan

olusan mercan kaynakl: greftler kullanilmaktadir (Velich et al., 2004).

Ksenogreftler, allogreftlerden farkli olarak, hayvan kemiklerinin
inorganik kismindan elde edilmis osteokondiiktif materyallerdir ve organik
olmayan kemik matriksi dogal insan kemik yapisina ¢ok benzer. Ksenogreftler,
tamamen deproteinize edilebilir ve tek baslarina veya otojen greft ile
harmanlanarak kullanilabilirler (Maiorana et al., 2000). Buna 6rnek olarak
Misch (1987) trikalsiyum fosfat, demineralize kemik ve kan kullanarak
gerceklestirdigi 170 Siniis taban1 augmentasyonunda basar1 oranini %98 olarak

bildirmistir.

Gilintimiizde maksiller siniis augmentasyonlarinda yaygmn olarak poroz
HA, trikalsiyum fosfat, ve biyoaktif cam partikiilleri gibi alloplastik greftler
veya sigir kaynakli ksenojenik greftler tek baslarna veya harmanlanarak

kullanilmakta ve basarili sonuglar elde edilmektedir (Mangano et al.,, 2007;
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Tadjoedin et al., 2000). Bu greft materyalleri kullanilarak yapilan maksiller
sinlis augmentasyonlarinda uygulanan dental implant basarisinin %89,5 ile
%100 arasinda oldugu bildirilmektedir (Kim et al., 2009; Valentini ve Abensur,

2003; Yildirim et al., 2000).

Osteogenetik Kemik Greftleri

Osteogenezis, greft icerisinden transfer edilen canli hiicrelerden kemik
olusma mekanizmasmi tanimlar. En sik yiiksek konsantrasyonda kemik
hiicresine sahip trabekiiler kemiklerin kullanimi tercih edilir (Misch, 1999, s.

457). Maksiller siniis augmentasyonunda ¢ok tercih edilmemektedir.

2.4. Posterior Maksiller Bolgenin Tedavi Oncesi Degerlendirilmesi ve

Planlama

Implant uygulamalarinda bagarili sonug almak igin, yeterli protetik
planlama ve preoperatif analiz yardimiyla anatomik olusumlara dikkat edilerek

olasi komplikasyonlardan kaginmak gereklidir.

Posterior maksilla yiiksek okliizal kuvvetler, yetersiz kemik ytiksekligi,
diisiik kemik yogunlugu gibi nedenlere bagh olarak, yerlestirilecek
implantlarin ve buna bagli protezlerin prognozu en belirsiz bolgedir (Misch,
2005, s. 278). Ozellikle dis kaybindan sonra posterior maksillada bukkal
bolgeden baglamak tizere alveoler kemik genisliginin azalmasi s6z konusudur.

Rezorbsiyon hizinda yas, cinsiyet, metabolik faktorler ve enflamasyon gibi
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faktorlerin  yaninda  alveoler  bolgenin  vaskiilarizasyonu  ve  kas
stimiilasyonunun azalmasi da 6nemli etkenlerdir. Ag1z icindeki diger bolgelere
gore maksilla, vertikal ve bukko-lingual yonde ¢ok daha hizli bir rezorbsiyon

egilimine sahiptir (Misch, 2005, s. 265).

Sekil 2.3. Dissiz maksilla ve mandibulada zamanla kemik yikimi modeli.
Dissiz kret A bolgesinden D bolgesine dogru rezorbe olurken, kret tepesi maksillada palatinal

kemige dogru ilerler.

Dissiz ¢enede zamanla alveoler kret genigliginin %60’a yakm kisminin
rezorbe olmasina ragmen, posterior maksilla ilk genisliginden dolay1 kok
formundaki implantlarin yerlestirilmesi i¢in makul genislige sahiptir. Ancak
maksilladaki rezorbsiyonun yoniine ve miktarina bagh olarak kret tepesi daha
mediale tasinacak ve kortikal kemikten yoksun hale gelecektir (Sekil 2.3).
Dolayisiyla daha palatinal ve superiora dogru yerlestirilecek implantlarin
pozisyonlarma baglh olarak karsit dislerle uygun okliizal iliskiyi ve primer
stabilizasyonu saglamak giiclesecegi gibi maksiller ve nasal siniislerin alt
smiriyla olan yakin iliski ilave tedavi ihtiyaglarmi doguracaktir (Misch, 2005, s.
265).
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2.4.1. Maksiller Siniis Anatomisi

Ik kez 1651’de Highmore tarafindan tanimlanan maksiller siniis, 4 gesit
olan paranasal sintislerin en genisi ve insan fetiisiinde ilk gelisenidir. Siniislerin
gelisimi ilerleyen yasla ve daimi dislenmenin tamamlanmasina kadar siirer.
Yetiskinlerde maksiller siniis, tabani nasal siniisiin lateral duvariyla komsu ve
tepesi zigomatik kemige dogru uzanan dort ince kemik ylizeyince
olusturulmus bir piramit seklindedir. Maksiller siniis boslugunun kafa
kaidesine gore tabani, okliizal yiiklerin dis kokleri araciligiyla ilettikleri
kuvvetlere kars1 desteklenmek amaciyla kortikal kemik ve membrandz septum
yapilarma sahiptir. Siniis boslugunun i¢ yiizeyi, kalmhg: 0.13 ile 0.5 mm
arasinda degisen “Schneiderin” ad1 verilen bir membran ile kaphdir (Misch,

2005, s. 266).

Maksiller sintis list duvari, sintisii orbita tabanindan ayirir. Medial
duvar, sintisiin drenajini ve ventilasyonunu saglayan bir ostium icerir ve nasal
fossadan ayirir. Lateral duvar, zigomatik arkin altinda maksiller kemigi

olusturur. (Misch, 2005, s. 267) (Sekil 2.4).

Kim ve arkadaslarmin yaptiklari ve maksiller siniis boyutlarmimn iig
boyutlu olarak degerlendirildigi bir arastirmada siniisiin anteroposterior yonde
uzunlugunun en fazla 39.3 + 42 mm (erkek: 40.7 mm, kadin: 37.4 mm),
yliksekliginin en fazla 37.1 + 5.6mm (erkek: 39.4 mm, kadin: 34.0 mm),
genisliginin en fazla 32.6 + 6.5 mm (erkek: 35.3 mm, kadmn 28.9 mm) degerinde
ve maksiller siniis hacminin ortalama 15.1 + 6.2 ml. oldugu bildirilmistir (Kim et

al., 2002).
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Sekil 2.4. Maksiller Siniis Anatomisi

2.4.2. Maksiller Siniislerin Greftlenmesi

Protetik restorasyonlar icin posterior maksillada greftleme islemi ilk kez

1960’11 yillarda, Philip J. Boyne tarafindan uygulanmistir (Boyne, 2006, s. 3).

Kok formundaki titanyum implantlarin gelistirilmesiyle birlikte ¢ok sik
kullanilir hale gelmesi, posterior maksillada yetersiz vertikal kemik varliginda
implant uygulamalari i¢in siniis augmentasyonu ihtiyacin1 dogurmustur.

Implantasyon sirasinda implantlarin gevresine veya implantasyondan
once implant planlanan alanlara yerlegtirilen greftler iyilesme doneminin

ardindan yiik tasiyan dental implantlara desteklik saglarlar.
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Gerekli bolgeye yerlestirilen greft materyali, kemik doku ve implant ile
birlesme sirasinda basarisiz olabilir ve kademeli olarak yok olabilir veya alic1

kemigin mekanik olarak fonksiyon saglayan bir parcas: haline gelebilir (Frost,

1989a; 1989D).

Tatum’un 1970°1i yillarda implant destegi icin yeterli kemik yiiksekligi
elde edebilmek amaciyla maksiller siniisii otojen kemik greftiyle augmente
etmesinin ardindan, 1974’den 1979’a kadar otojen kemik greftleri maksiller
siniis augmentasyonu i¢in primer materyal olarak kullanilmistir (Tatum, 1986).
Ancak yine Tatum tarafindan 1980 yilinda alloplastik greft materyalleri lateral
subantral greftleme teknigi ile kullanilmis ve ilerleyen yillarda bu teknik daha

da gelistirilmistir (Tatum, 1986; Misch, 2005, s. 269).

Posterior maksillanin rehabilitasyonunda siniis augmentasyonu %98’in
tizerindeki greft basarisina ve implant yasam ytizdesine sahiptir. Yine maksiller
sintislerin greftlenmesi agiz iginde diger bolgelerde uygulanan greftlerle
kargilastirildiginda uygulanan sahadaki kemik miktarmni 20 mm'nin {izerine

¢itkarmada prognozu en iyi tekniktir (Misch, 2005, s. 270).
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2.4.3. Posterior Maksiller Bolgede Dental Implant Uygulamalar ve

Tedavi Planlamasi

Posterior maksiller bolgede dogal dentisyon biiyiik boyutlardaki kronlar,
fazla sayida kok ve genis kok ylizey alanmna sahip disler ile saglanir. Bu
ozellikler sayesinde kazanilan biyomekanik avantaj ile diisiik yogunluktaki
kemikte ytiiksek okliizal kuvvetler karsilanabilmektedir. Okliizal stresler primer
olarak kret tepesinde karsilandiklar1 i¢in bu bolgelerde kemik temas alaninin
arttirilmasi 6nemlidir. Uzun ve genis ¢apli bir implant, artmis yiizey alaniyla
okliizal stresleri destek dokulara dengeli bir sekilde iletebilir (Misch, 2005, s.
108).

Bu Dbolgelerin  protetik restorasyonunda, ¢igneme kuvvetlerince
olusturulan stresleri karsilayabilecek direngte ve kemik-implant temas alanini
arttiracak genis ytlizey alanli (daha ¢ok sayida, genis capli, uzun boylu, derin
yivli) implantlar yerlestirilmelidir. Ancak bunun ic¢in ¢ogu zaman kemik
augmentasyonlar1 veya farkli planlamalar ve cerrahi yaklasimlar gereklidir.
Degisik nedenlerle maksiller siniisiin sinirlandirdigr posterior maksilladaki
digsizliklerde implant uygulanmasinda geg¢misteki ve giiniimiizdeki

yaklasimlari genel hatlariyla asagidaki gibi siniflandirabiliriz;

1. Subperiosteal implantlarin yerlestirilmesi (Cranin et al.,, 1990; Linkow,
1998; Mish, 1990) .

2. Maksiller siniis tabani ve alveolar kret tepesi arasindaki residiiel kemige
kisa implantlarin yerlestirilmesi (Anitua ve Orive, 2010; Arlin, 2006;
Felice et al., 2009; Hasan et al., 2010; Koca et al., 2005; Malo et al., 2007;
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Neldam ve Pinholt, 2010; Pierrisnard et al.,, 2003; Raviv et al.,, 2010;
Renouard ve Nisand, 2005;)

3. Maksiller sintise higbir sekilde miidahale etmeden implantlarin sagittal
diizleme gore siniisiin anterioruna, posterioruna veya tiiber bolgesine
yerlestirilmesi (Aparicio et al., 2001; Bellini et al., 2009; Fortin et al., 2009;
Krekmanov et al., 2000; Ridell et al.,, 2009; Rosén ve Gynther, 2007;
Venturelli, 1996; Zampelis et al., 2007).

4. Maksiller siniis membraninin lokal elevasyonu ardindan greft
kullanarak veya kullanmayarak implantlarin es zamanli yerlestirilmesi
(Kapal1 veya In-direkt Siniis Lift) (Alkan et al.; 2008; Branemark et al.,
1984; Fanuscu et al., 2003; Misch et al., 1991; Smiler et al., 1992).

5. Maksiller siniisiin lateral duvarindan girilip greft uygulanmasi ve
implantin es zamanl veya geciktirilerek yerlestirilmesi (A¢ik veya Direkt
Siniis Lift) (Blomqvist et al., 1996; Boyne ve James, 1980; Daelemans et
al., 1997; Fanuscu et al., 2003; Holmquist et al., 2008; Jung et al., 2010;
Keller et al., 1987; Keller et al., 1999; Lee, 2010; Smiler et al., 1992; Sorni,
2005).

Yukarida siralanan maddelerden ilk iigii, serbest sonlanan posterior
maksillanin implant {istii sabit protetik rehabilitasyonunda, maksiller siniise
hi¢bir sekilde miidahale edilmeden takip edilen konvansiyonel implant
cerrahisi alternatiflerini kapsamaktadir (Sekil 2.5). Bu gibi basit tedavi
alternatifleri ¢ogunlukla yetersiz residiiel kemik miktar1 bulundugunda
komplike cerrahi islemlerden kaginip komplikasyon riskini aza indirgemek igin

tercih edilmektedir. Shackleton et al. (1994), bu gibi durumlarda genellikle
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distal uzantili sabit implant {istii protezlerin siklikla tercih edildigini ancak bu
tip kantilever tasarimlarin biyomekanik problemleri de beraberinde getirdigini

bildirmektedir.

Sekil 2.5. Atrofik posterior maksillada siniise miidahale edilmeden implant

yerlestirilmesi.

Standart ylizey Ozelligi ve tasarimma sahip implantlar ile
kiyaslandiginda okside edilmis ylizey ve farklh yiv tasarimlariyla
osteokondiiktif Ozellikleri gelistirilmis implant tasarimlari, yetersiz vertikal
kemik varliginda ve disiik yogunluktaki atrofik posterior maksillada
greftlemeye alternatif tedavi yaklagimlarinin 6niinii agmaktadir (Rangert et al.,

2006, p.315).
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Yetersiz vertikal kemik varligindaki tedavi alternatifleri arasinda kisa
implantlarin  kullanilmas1 akla gelen ilk yontemken maksiller siniistin
siirlandirdigl posterior maksillada bir diger alternatif egimlendirilmis
implantlardir. Egimlendirilmis implantlarin kuvvet iletimindeki rolleri ve dissiz
posterior maksillanin siniis 6n ve arka duvarlarma komsu giivenli kemik
alanlarina agilandirilmis implantlar yerlestirilerek restore edilmesi farkl bir ¢ok
calismada degerlendirilmistir (Aparicio et al., 2001; Bellini et al., 2009;
Krekmanov et al., 2000; Rosén ve Gynther, 2007; Venturelli, 1996).

Bunlarin yaninda maksiller siniisiin daha posteriorunda tiiberler ve
pterigoid plakalar bolgesine standart implant boyundan daha uzun zigoma
implantlarinin yerlestirmesi cerrahi olarak miimkiin olsa da, maksiller serbest
sonlu vakalarda tiiber bolgesinden ve 2. premolar bolgesinden destek almarak
yapilan 3-4 iiyeli uzun bir koprii govdesi okliizal kuvvetler karsisinda direng
gosteremeyip esnemeye sebep olarak hem restorasyonda hem de implantlarda

basarisizlik goriilecegi bildirilmektedir (Rangert et al., 2006, p.318).

Atrofik posterior maksillaya dik pozisyonda, uzun ve fazla sayida
implant yerlestirilmesi amaciyla maksiller siniis tabaninin elevasyonu ve/veya
sintisiin greftlenip dikey yonde kemik miktarmin arttirilmas1 gerekmektedir.
Bu noktada tedavi sekli ve cerrahi yaklasimi belirleyen ana kriter, primer
stabilizasyonda ve okliizal yiiklerden olusan kuvvetlerin destek dokulara
dagitilmasinda kilit rol oynayan residiiel alveolar kemik miktarmin
yiiksekligidir. Mish (1987) tarafindan implantin ideal konumda yerlestirilmesi

planlanan bolgede maksiller siniis tabani ile kret tepesi arasinda kalan kemik
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yliksekligi arasindaki iliski referans alinarak farkli tedavi alternatiflerini

diizenleyen bir sistem gelistirilmistir (Sekil 2.6).

Sekil 2.6. Mish’in Subantral Siniflamasi.

SA1: konvansiyonel implant yerlesimi; SA2: osteomi ile kapali siniis lifting ve implant
yerlesimi; SA3 ve SA4: implant yerlesimi 6ncesi agik siniis lifting tedavi prosediirlerini

tanimlamaktadir (Misch, 2005, s. 270).

Mish’in bu sistemine gore, residiiel kret tepesi ve maksiller siniis
arasindaki kemik mesafesinin miktarini baz alan bu siniflamada, 4 subantral
tedavi secenegi asagida gosterilmistir. Tedavi segenegi belirlendikten sonra
kretin genisligi, implant se¢imi ve cerrahi yaklasim agisindan uygulama

seklinde yonlendirici olacaktir.
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SA1- Residiiel kemik yiiksekligi 12mm’den fazladir. Konvansiyonel
yontemlerle implant yerlestirilir. Kret genisligi 2.5-5mm arasindaysa genislik
de augmente edilmelidir.

SA2- Residiiel kemik yiiksekligi 10-12 mm arasindadir. Kret genisligi
5mm’den fazlaysa 0-2mm’lik kazang saglayacak indirekt veya kapali siniis
lifting ardindan implant yerlestirilir.

SA3- Residiiel kemik yiiksekligi 5-10mm arasindadir. Implant yerlesimi
oncesi direkt veya acik siniis lift olarak da bilinen yontemle siniis lateral
duvarindan greftlenerek augmente edilir. 2-4 aylik iyilesme siiresi sonunda
implant yerlestirilir. Kret genisligi 2.5-5mm arasindaysa genisglik de augmente
edilmelidir.

SA4- Residiiel kemik yiiksekligi 5mm’den azdir. Implant yerlesimi
oncesi direkt veya acik siniis lift olarak da bilinen yontemle siniis lateral
duvarindan greftlenerek augmente edilir. 6-10 aylik iyilesme siiresi sonunda
implant yerlestirilir. Siniis grefti olgunlastiktan sonra kret genisligi genelde

5mm’den fazladir.

Mish’in posterior maksilladaki tedavi tavsiyelerine alternatif olarak,
Jensen atrofik posterior maksillada implant destekli protez uygulanabilmesi
i¢in sundugu cerrahi yaklasimlarda 4mm ile 5mm’lik residiiel kret yiiksekligini

kritik deger olarak bildirmistir (Achong ve Block, 2006, p.64).
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Achong ve Block bu greftleme tekniginde (2006, p.65), implantin es
zamanli veya geciktirilerek yerlestirilmesi ve yiikleme zamani Sekil 2.7’deki
tedavi planlama c¢izelgesinde Ozetlenmistir. Bu cizelgede alveoler kret
genigliginin makul degerlere sahip oldugu varsayilmis ve radyografik olarak

tespit edilen residiiel kemik yiiksekligine gore tedavi alternatifleri tiretilmistir.

Radyografik
Gorintileme
¥

Residiel Kemik
Yiksekligi

Direkt Sinis Lift Direkt Sinis Lift, indirekt Sinis Lift,
ve Greftleme Greftleme ve Greftleme ve
implant implant
Yerlestirilmesi Yerlestirilmesi

implant
Yerlestirilmesi

Protetik Protetik Protetik
Restorasyon Restorasyon Restorasyon

Sekil 2.7. Jensen’in Posterior Maksillada Implant Tedavi Prosedjirii.
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Jensen, residiiel alveolar kemik yiiksekliginin 3mm’den daha distiik
oldugu durumlarda acik veya direkt siniis lift olarak da bilinen lateral
antrostomi tekniginin kullanilarak posterior maksillanin “cift asamali” tedavi
edilmesini tavsiye etmektedir. Bahsedilen c¢ift asamali teknikte, siniis greft
materyalleri ile augmente edildikten 6 ay sonra implantlar yerlestirilir ve
implantasyondan 4 ay sonra protetik olarak restore edilir. Residiiel alveolar
kemik yiiksekligi 3-4 mm arasinda bir degerdeyse yine lateral antrostomi
teknigiyle siniisiin augmente edilip ayni seansda implantlarin yerlestirildigi
“tek asamal1i” teknigin kullanilmasmi tavsiye eder. Bu yontemde cerrahi

operasyondan 6 ay sonra protetik restorasyon yapilabilir.

Residiiel alveolar kemik yiiksekliginin 5mm veya daha fazla oldugu
durumlarda kapali veya indirekt siniis lift olarak bilinen “tek asamali”
osteotom tekniginin uygulanmasi Onerilmektedir. Bu yontemde implant
yuvasindan yapilan miidahale ile i¢ kortikal kemik kirilir ve maksiller siniis
membraninin ruptiire edilmeden elevasyonu saglanir. Elevasyon ile kazanilan
bolgeye ayni seansta kemik grefti uygulanarak veya uygulanmayarak implant
yerlestirilir ve implantasyondan 6 ay sonra protetik restorasyon yapilr.

Bahsedilen yontemlerin avantaj ve dezavantajlar1 Tablo 2.2’de gosterilmektedir.
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Tablo 2.2. Jensen Greftleme Prosediiriiniin Avantaj ve Dezavantajlar.

. »Genis gorus acistyla kontrollu sinds »Uzun operasyon suresi.
let ASamall membran elevasyonu. »Uzun iyilesme siresi.
Lateral Antrostomi »implantin augmente edilmis yogun #Sinlis membrani perforasyon
kemik sahasina yerlestirilebilmesi. riskinin fazla olmasi.
FKisaltiimig tedavi siresi. »Primer implant stabilizasyonunun

Tek A§ama|| saglanmasinda guigliik.

Lateral Antrostomi »Karmasik cerrahi teknik.
>implant kaybedilme riskinin
artmasi.

»Daha az invaziv cerrahi teknik. »Gormeden cerrahiye bagli olasi

Tek A§amall FKisaltiimig tedavi siresi. membran perforasyonlarinin tespit

Osteotomi »Hizli iyilesme. edilememesi.

»Iimplant cevresinde tam augmentasyon.  »>Kisith miktarda membran
evelasyonu.

»Komsu disin zarar gorme riski.

2.5.0Kkliizal Yiiklerin Perimplant Bolgeye Etkisi

2.5.1. Implanta iletilen Okliizal Yiiklerin Yonii ve Siddeti

Dogal dislere sahip bireylerde 1sirma kuvvetleri kisiler arasinda ve agzin
degisik bolgelerinde farklilik gostermektedir (Helkimo et al., 1977). Maksimum
1sirma kuvveti destek dokularin gelen kuvvetlere toleransina ve hastanin ruhsal
durumuna bagh olarak degisiklik gosterebilir. Dogal dislere sahip bir bireyin
maksimum 1sirma kuvveti, tam protez kullanana gore 5-6 kat daha fazla
Ol¢lilmiisken; implantlar tizerine gelen kuvvetlerde, implant-iistii protezin
tiirtine ve implantin ag1z icindeki lokalizasyonuna gore farklilik goriilmektedir

(Sahin et al., 2002).
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Dogal dislere sahip saglikli okliizyonu olan bir bireyde c¢igneme
kuvvetleri, giin i¢cinde toplam 9 dakikaya yakin olmak iizere kisa siireli ve
fasilali olarak etki ederken (Graf, 1969), bruksizm varliginda siklig1 artan 1sirma
kuvvetlerinin siddeti de 4-7 kat aras1 artis gostermektedir (Gibbs et al., 1986).
Bununla birlikte Haraldson et al. (1979), implant-iistii sabit protez kullanan
saglikli bireylerdeki ¢igneme kas fonksiyonlarini, dogal disli bireyler ve koprii

restorasyonuna sahip bireylerdekilere yakin degerde tespit etmislerdir.

Cigneme fonksiyonu sirasinda dikey kuvvetler tek bir yonde etki
ederken horizontal kuvvetler bukkolingual ve mesiodistal olmak iizere iki
yonde etki ederler. Implant-iistii protezlere yiikleme yapildiginda, protetik
yapilarda ve implantlarda olusan stresler, peri-implant destek dokular tizerinde
karsi streslere sebep olurlar. Bu kars: stresler okliizal streslerle kiyaslandiginda
biiytikliik olarak ayniyken yon olarak tamamen zittirlar. Bu kargilikli streslerin
statik esitligi saglayabilmeleri igin birbirlerini dengelemeleri gerekir. Bu esnada
olusan stres birikimleri implant ile implantin temas ettigi ilk nokta olan krestal
bolgede meydana gelir. U veya V seklinde olan bu stres odaklari, ara ytizdeki
krestal 5mm lik alanda yogunlasir ve apikale dogru azalirlar (Bidez ve Misch,

1992).

Fonksiyonel kuvvetler altinda farkli protetik tasarimlardan dolay1
protez, implant ve destekleyen dokular tizerinde farkl stres ve strain daglimi
meydana gelmektedir (Rangert et al., 1989). Cigneme esnasinda genelde 2 tip
yiikleme meydana gelir.

1) Eksen boyunca (aksial kuvvet,dik)

2) Eksen dis1 (non-aksial, off-set, oblik)
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Eksen dis1 kuvvetler sonucunda farkli diizlemlerde ve farkli eksenlerde
sistemi olumsuz yonde etkileyebilecek moment kuvvetleri olusmaktadir. Eksen
boyunca gelen kuvvetler implantta ve destek dokularda uygun sekilde
dagilabilirken, eksen dis1 yiiklemeler sonucunda olusan stresler, moment
kuvvetlerinin biiyiikliigline ve yoniine bagl olarak implant, protez parcalar1 ve

destekleyici dokular tarafindan tolere edilemeyebilir (Rangert et al., 1989).

2.5.2. Implant Boyu, Cap1 ve Pozisyonundaki Degisiklikler

Okliizal kuvvetlerin posterior bolgelerde anteriora gore en az ii¢ kat
daha fazla oldugunun bilinmesi posterior boliimlii digsizlik durumlarinda
uygulanan implant destekli sabit restorasyonlarin prognozunu tehlikeye
sokmaktadir. Ozellikle eksen digi kuvvetlerin varhginda ve dikey boyutun
yiiksek oldugu durumlarda, vidali baglantili implantlarda vidada ve tiim
yapida kirilmalarin olabilecegi dikkate alinmalidir. Bu gibi durumlarda
olabildigince uzun boylu ve genis caplh implant ve vidasiz abutment

kullanilmasi tavsiye edilmektedir (Schwartz, 2000).

Kemik miktar1 ve yogunlugu konusunda siklikla problem yasanan
posterior maksillada daha ¢ok kemik-implant temas alanmi arttiracak genis
ylizey alanli (genis ¢ap, uzun boy, fazla sayida ve derin yivli) implantlar tercih
edilmelidir. Implantin yiizey alaninin arttirilmasi en ¢ok ¢apa daha sonra
implantin uzunluguna baghdir. Genel kok seklindeki implantlarda ¢aptaki her

0.25 mm’lik artig yiizey alaninda %5-8 arasinda bir artig saglarken, implant
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uzunlugundaki 3 mm’lik artis genel yiizey alaninda ancak %10’dan fazla bir
artis saglamaktadir (Misch, 2005, s. 107).

Ivanoff et al. (1997), yaptiklar1 bir c¢alismaya gore, peri-implant
streslerde belirgin bir azalma saglayabilmek igin kritik bir implant capim
saglayabilmek gereklidir. Implant ¢apindaki artisla beraber abument-implant
birlesiminde stresler degerlerindeki azalma en belirgin olarak 6mm ¢apindaki
implantlarda goriiliir. Ancak implant ¢apini alveolar kret genisliginin sinirlar:
dahilinde planlayarak, primer stabiliazsyonda 6nemli rolii olan krestal kortikal

kemik duvarlarini zayiflatmamak gereklidir.

2.5.3.Implant ve Peri-implant Dokular Arasinda Yiik fletimi

Implant destekli bir protezde biitiin klinik yiikleme durumlarinda
okluzal kuvvetler oncelikle protetik yapilara daha sonra implant aracilifiyla

destek dokular ve implant temas ara yiizeyine ulasir ($Sahin et al., 2002).

Yetersiz kemik dokuya sahip posterior maksillada siniis augmentasyonu
sonunda maturasyonu tamamlanmis greft ve alveolar kemik gibi destek
dokular ile osseointegre implantlar arasinda okliizal ytiklerin dagitilmasinda,

implant-iistii protezlerin biyomekanik etkileri belirleyici olmaktadir.
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Eriskin bir bireyde dogal disler etrafinda kalinhigr 0.15 - 0.20 mm
arasinda degisen periodontal bir ligamanet bulunmaktadir. Disi alveolar
kemige baglayan bu periodontal ligamentler yiiksek oranda diferansiye fibroz
dokudan olusurlar. Bu fibréz doku sahip oldugu lifler ile mikro hareketlilik ve
sok abzorpsiyonu; sinir sonlanmalariyla duyusal fonksiyon; kemik hiicreleriyle
apozisyon ve rezorbsiyon saglayan bircok biyolojik yapiyr biinyesinde

barmdirir (Anusavice, 2003, p. 181).

Periodontal ligament dise bir kuvvet uygulandiginda olusan stresi
absorbe ederek alveolar kemige iletilen kuvvetin siddetini ve etkisini azaltir.
Osseointegre bir implant gevresinde periodontal ligament benzeri bir yapi
bulunmamasi nedeniyle bu fizyolojik kompanzasyon gerceklesmez ve okluzal

kuvvetler direkt olarak peri-implantal dokulara iletilirler.

2.5.4. Kemigin ve Greft Materyalinin Mekanik Strese Yanit1

Implant destekli protezlerde fonksiyon esnasinda olusan yiikler protez
parcalar1 ve abutmentlar araciligi ile implantlara iletilir. Bu ytiklere, implantin
govdesini cevreleyen sert ve yumusak dokular tarafindan biyolojik bir yanit

verilir (Sahin et al., 2002).

Kemik dokusunun biyomekanik kuvvetler karsisinda verdigi cevap
‘mekanotransduction” terimi altinda ifade edilmistir. Frost'un “Mekanostat
Teorisi"ne gore kemik hiicreleri uygulanan her mekanik strese bir tepki

vermektedir. Frost'a gore kemige etki eden kuvvet bir miktar arttiginda
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kemikteki gerilme yeni kemik yapimiyla kompanse edilmektedir. Stres sonucu
olusan gerilme esik degerinin altina diistiiglinde kemikte rezorpsiyona, esik
degerini astigindaysa kemik yapida kirilmaya sebep olmaktadir. Frost, erigskin
bireyde kortikal kemikte gerilmenin siddetine bagli olarak meydana gelebilecek

degisiklikleri Sekil 2.8’de tanimlamuastir (Frost, 1987a; 1987b).

Kemik dokuda diisiik oranda meydana gelen sekil degistirme yada
deformasyon “mikrogerilme” (mikrostrain) birimi ile tanimlanmaktadir
(Powers ve Sakaguchi, 2006 s. 56-94). 1000 mikrostrain kemik yapisinda %0,1
oraninda deformasyona sebep olmaktadir ve deformasyon miktari, iletilen

stres ve kemik dokunun 6zelliklerine gore degismektedir (Stanford ve Brand,

1999).

Frostun teorisinde kemige uygulanan yiikten ¢ok kemikte sekil
degistirmeye neden olan stresin miktar1 daha onemlidir. Eriskinlerde kortikal
kemige uygulanan 1-2 MPa yiik 50-100 mikrostrain’e, 60 MPa yiik 3.000
mikrostrain’e, 120 MPa yiik ise 25.000 mikrostrain’e sebep olmaktadir. 25.000

mikrostrain’de kemikte ani kirilmalar olusabilmektedir (Frost, 2000).
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Sekil 2.8. Frost'un Diagrami.

1:akut kullanilmama (50-100 mikrostrain),
2: adaptasyon (100-1500 mikrostrain),
3: orta derecede yiikleme (1500-3000 mikrostrain),
4: patolojik asir1 yiikleme (3000 mikrostrain iizeri),

5: spontan kirik (25.000 mikrostrain iizeri).

Dogal dis dizileri iizerine gelen c¢igneme yiikii, alveol kemiklerinin
trabekiillerinde miimkiin olan en az materyal ile karsilanmak {izere bir takim
kuvvet hiizmeleri “trajektorler” boyunca iletilmektedir. Alveolar kemik
trabekiillerinde bu tarzdaki dizilim “Wolff Kanunu” ismiyle anilmaktadir.
Julius Wolff, Alman anatomist (1836-1902), kendi ismiyle anilan bu kanunda,
kemik dokunun etki eden kuvvetlere en uygun sekilde kars1 koyabilmek igin
yapisal degisime ugramasi ve organize olmasini anlatmaktadir. Sayet dissiz
bosluga ge¢ ya da hi¢ bir zaman protetik restorasyon uygulanmazsa, kemikte
kullanilmama atrofisi “disuse atrophy” denilen patolojik durum ortaya

¢ikmaktadir (Ulusoy ve Aydin, 2010, s. 58).
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Akut kullanilmama bolgesinde, kemikteki sekil degistirme miktar1 50—
100 mikrostrain’in altina diistiigii i¢in kemikte kullanilmama atrofisine “disuse
atrophy” bagli olarak rezorpsiyon goriilmektedir. Sekil degistirme miktar1 100
1500 mikrostrain olan adaptasyon bolgesindeyse , viicudun diger bolgelerinde
oldugu gibi, implantlarin ¢evresindeki kemikte de meydana gelen rezorpsiyon

ve apozisyon olaylarinin dengede oldugu diistiniilmektedir (Frost, 2000).

Okliizal kuvvetlerin devamliligi ile implant cevresindeki destek
dokularda modeling ve remodeling olmak iizere iki agamali dinamik bir stireg
gelisir. Modeling kemigin seklindeki net degisime karsilik gelirken, remodeling
kemigin seklinde veya boyutunda herhangi bir degisim olmadan siirekli

meydana gelen adaptif bir stirectir (Stanford, 1999).

Osseointegrasyonun, dolayist ile dental implantlarin uzun donem
basaris1 bu adaptif siirecin varligma ve Wollf kanununda aciklanan sekliyle
peri-implant dokulara iletilen stres sonucu olusan gerilmenin miktarma
baghdir (Frost, 2000). Protetik restorasyonlar araciligiyla implantlar {izerine etki
eden kuvvetler fizyolojik limitler icerisindeyken bu kompanzasyon sistemi

osseointegrasyonun giivenilirligini arttirmaktadir.

Peri-implant kemige asir1 ytikleme (2000-3000 mikrostrain) yapildiginda,
kemik dokuda yiiksek oranda deformasyon goriiliirken, fizyolojik tolerans
smir1 asildiginda (4000 mikrostrain tizeri), kemik-implant ara ytizeyinde mikro

kiriklar olusacak ve osseointegrasyon yapisi bozulacaktir (Stanford ve Brand,
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1999). Bu durum kemik iizerinde daha biiyiik streslere sebep olup kemigin
fizyolojik toleransmi asarak marjinal kemik kaybma ve devaminda

osseointegrasyonun tamamen kaybina sebep olabilir (Duyck et al., 2000).

Peri-implant destek dokular igine giren greftlenmis kemigin, implant
stabilitesinin saglanmasi ve devam ettirilmesindeki etkisi heniiz tam olarak
aciklik kazanmamistir. Fanuscu et al. (2003), greftlenmis ve greftlenmemis
maksiller sintise yerlegtirilmis tek implantin stres dagilimmdaki etkisini
fotoelastik model {izerinde incelemislerdir. Calismada kortikal kemik
yogunlugunu (PLM-1) ve trabekiiler kemik yogunlugunu (PLM-2) simiile
etmek icin farkli sertlikte fotoelastik malzemeler kullanilmistir. Greft
materyalinin yogunlugundaki artisin yiik transferindeki etkisini belirlemek
amaciyla greft dokusunu simiile eden fotoelastik materyalin 3. giinden
baglayip 10. giine kadar devam eden sertlesme reaksiyonu siiresince stres

analizleri yapilmistir (Sekil 2.9).

Calisma sonunda, greftlenmis bolgenin  implanta  desteklik
saglamasmda, kullanilan greft materyalinin 6zelligi ve greftin yerlestirildikten
sonraki iyilesme ve maturasyon siiresinin etkili oldugu sonucuna varilmistir.
Yeterli iyilesme siiresi sonunda maturasyonu tamamlanmig greft materyalinin,
kemik dokuya kiyasla daha homojen stres dagilimi gosterdigini bildirilmistir

(Fanuscu et al., 2003).
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PLM-1 completely cured (cortical bone simulant)

Modified PLM-1
(graft bone simulant)

Flexural modulus (XIOF‘ Ib/in?)

PLM-2 completely cured (trabecular bone simulant)

012 3 465 6 7 8 9 10 11 12
Days of curing at room temperature

Sekil 2.9. Greft materyalinde mekanik 6zelliklerin zamanla degisimi

Devam eden caligmalarda greftlenmis bolgenin zamanla maturasyonu
ardindan ulasacag rijit ve yogun formun karakterinin, implant {izerindeki
stresin kemik dokuya iletiminde etkin rol oynayacagmi, fakat ideal stres
dagilimi igin gerekli olan greft yogunluk ve sertlik miktarmnin halen

belirsizligini korudugu bildirilmistir (Huang et al., 2009).

Huang et al. (2009), augmente edilmis maksiller siniise uygulanmis
implantlarda farkli yogunluk degerine sahip greft materyallerinin stres
dagitim1 iizerine etkilerini sonlu elemanlar stres analiz yontemi kullanarak
incelemislerdir. Yogunlugu fazla greft materyalininin elastisite modiiliinii 3450
MPa, yogunlugu diisiik greft materyalinin elastisite modiiliinii 345 MPa olarak
belirledikleri galismalarinda, yiiksek yogunluktaki greft materyalinin alveolar
kemige daha az stres iletirken, greft yogunlugu azaldikc¢a kortikal kemikteki

stres miktarinin arttigini gostermislerdir. Calisma sonunda greft materyalinin
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iyilesme siiresinin uzamasimin, biyolojik olarak greft dokusundaki
mineralizasyonun yani greft yogunlugunun artmasmi sagladigi sonucuna

varmislardir.

2.6. Biyomekanik ve Tlgili Kavramlar

Biyomekanik, organ ve dokularin maruz kaldiklar1 kuvvetler
karsisindaki davraniglarini inceleyen bilim dalidir. Ag1z ortamindaki restoratif
materyaller degisik kimyasal, termal ve mekanik etkenlere maruz kalirlar. Bu
degisiklikler materyalde deformasyona sebep olurlar. Bir materyalin mekanik
ozellikleri bu materyalin termal ve mekanik degisikliklere nasil cevap verdigini

belirler (Powers ve Sakaguchi, 2006, s. 52).

Implant iistii protezlerde, biyomekanik faktdrlerin etkisi son derece
fazladir. Ideal protetik iist yapilar sayesinde bu faktdrlerin optimum sartlarda
saglanmasi, implantlarin ve protezlerin basarisini arttiracaktir. Implant {istii
protezlerin kompleks yapilar1 farkli bir¢ok materyali biinyesinde barmndirir.
Her materyal farkli mekanik ozellik sergiler. Bu farkli mekanik ozellikler bir
biitiin olarak degerlendirilmelidir. Coklu elemanlarda tek bir materyalin
mekanik 0zelligi, tim sistemin maruz kalman kuvvetler karsisindaki davranis:
hakkinda dogru bir fikir vermez. Materyallere gelen kuvvetlerin ve etkilerinin

anlasilabilmesi i¢in biyomekanik kavramlarin bilinmesi gerekir.
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2.6.1. Kuvvet ve Kuvvetin Komponentleri

Kuvvet terimi Sir Isaac Newton tarafindan 1687 yilinda tanimlanmuistir.
Kuvvet, cisimleri harekete zorlayan ve sekillerini degistiren etkidir. Bir bagka
deyisle bir cismin bir bagka cisim tizerindeki etkisine de kuvvet denir. Dental
implantlar tizerinde etkili olan kuvvetlerde 6nemli olan; kuvvetin siiresi, tipi,
yonii, biiytikliigii ve siddetidir. Protetik restorasyonlarmn okliizal morfolojisi,
implant ve destek dokulara iletilen kuvvetin tiirtinti direkt olarak belirler

(Bidez ve Misch, 2005, s. 309-310).

Bir yap1 herhangi bir ag1 ya da dogrultuda kuvvete maruz kalabilir ve
siklikla yapida karmasik stres olusturmak {tizere birka¢ kuvvet bir araya
gelebilir. Kuvvetler aksial (cekme veya basma), makaslama, egilme ve biikiilme
gibi farkl tiplerde incelenirler (Sekil 2.10). Biitiin bu kuvvet tiplerinin bilegkesi
aksial ve makaslama tiplerini olusturur. Iki kuvvet seti ayn1 dogru {izerinde
birbirinden uzaklasacak sekilde uygulanirsa yapida c¢ekme, ayni dogru
tizerinde birbirlerine yaklasacak sekilde uygulanirsa basma, birbirine paralel
tarkli iki dogru tizerinde birbirlerine yaklasacak veya uzaklasacak sekilde
uygulanirsa makaslama kuvvetleri olustururlar. Biikiilme yapimin dénmesine
kars1 ve egilme uygulanan egilme momenti sonucunda olusan kuvvet tiirleridir

(Powers ve Sakaguchi, 2006, s. 54).
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Sekil 2.10. Kuvvetin Komponentleri (Misch, 2005, s. 311).

Cekme kuvveti altinda yapidaki molekiiller birbirinden uzaklasip
dagilmaya karsi, basma kuvveti altindaysa molekiiller birbirlerine ¢ok yaklasip
sitkismaya karsi bir diren¢ gosterirler. Makaslama kuvvetine maruz kalan
yapida, uygulanan kuvvetin yoniine gore molekiillerin digeri tizerinden
kaymasina karsi bir diren¢ olugmaktadir. Kat1 yapilarin elastikiyet kalitesini,
materyalin deformasyona kars1 gosterdikleri sozii gegen direng mekanizmalar1

belirlemektedir (Powers ve Sakaguchi, 2006, s. 54).

Diger kuvvet tiirleriyle kiyaslandiginda makaslama kuvvetleri,
implantlar ve kemik dokusu iizerindeki en yikict kuvvet tipidir. Ozellikle
kortikal kemik, implant komponentleri, feldspatik porselenler ve ¢ogu siman
tiirleri, cekme ve makaslama kuvvetlerine kiyasla sikisma kuvvetlerine kars:

daha direnclidirler (Bidez ve Misch, 2005, s. 311).
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2.6.2. Gerilim (Stress)

Bir yapiya disaridan bir kuvvet uygulandiginda bu dis kuvvete kars1 bir
direng gelisir. Stres olarak tanimlanan bu i¢ reaksiyon dis kuvvetle esdeger
siddette ve zit yondedir. Kuvvet altinda olusan i¢ direng (stres) pratik olarak
olclilemeyeceginden kesit alana uygulanan dig kuvvet olgiilerek Stres degeri
tespit edilir. Stres kuvvetin birim alan yada uzunlugun karesine boliinmesiyle

elde edilir ve “S” yada “0” simgeleriyle tanumlanur.

Bir yapidaki stres kuvvet ile dogru, alan ile de ters orantili oldugundan
kuvvetin hangi alana uygulanacagini belirlemek 6nemlidir. Stres her zaman bir
metrekarelik bir kesite uygulanan kuvvete esdegerdir ve birimi genel olarak Pa
(Paskal) olarak kullanilsa da (1Pa= 1N/m?) dishekimligi konusundaki
arastirmalarda incelenen boyutlar “mm” olarak tanimlandig: icin sikhikla MPa
(Megapaskal) olarak tercih edilmektedir (1MPa=106 Pa) (Powers ve Sakaguchi,
2006, s. 53).

Stress(o) = Kuvvet(F) / Alan =N / mm? = MPa
2.6.3. Gerilme (Strain)

Bir yapiya disaridan bir kuvvet uygulandiginda kuvvet sonucu olusan
stres yapida deformasyona sebep olur. Bu stres nedeniyle malzemenin birim
uzunlugunda meydana gelen uzunluk degisimi gerilme (strain) olarak ifade

edilir ve “¢” simgesiye tanimlanir. Gerilmenin Olgiisel birimi yoktur ve

deformasyonun (AL = L - Lo), orjinal uzunluga (Lo) oranlanmasiyla hesaplanr.

Strain(e) = Deformasyon / Orjinal Uzunluk = AL/ Lo
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Kuvvet uygulanan bir kati1 yapida ¢ekme kuvveti sonucu uygulanan
kuvvet yoniinde uzama; basma kuvveti sonucuysa uygulanan kuvvet yoniinde

kisalma meydana gelmektedir (Powers ve Sakaguchi, 2006, s. 54)

2.6.4. Oransal Sinir (Proportional Limit)

Oransal sinir, gerilimin gerilmeye oransal degerinin degismeden stabil
kalabildigi maksimum gerilim olarak ifade edilir. Se. yada or. simgeleriyle
tanimlanir. Oransal smir degerinin altinda uygulanan kuvvetler materyalde
daimi deformasyona sebep olmaz ve kuvvet kalkinca materyal ilk formuna

doner (Powers ve Sakaguchi, 2006, s. 57).
2.6.5. Elastik Sinir1 (Elastic Limit)

Elastik smiri, kalict deformasyon olmaksizin bir materyalin mukavemet
gosterebilecegi maksimum gerilim olarak ifade edilir. Ser yada oeL simgeleriyle
tanimlanir. Elastik smir ve oransal sinir degerleri sayisal olarak biribirine ¢ok
yakindir. Ancak unutmamak gerekir ki bu iki terimi birbirinden ayiran en
temel nokta, oransal sinirin stres ve strain arasindaki oransal iliskinin
devamliligini tanimlamasiyken; elastik sinirin materyalin stress altindaki elastik

davranisini incelemesidir (Powers ve Sakaguchi, 2006, s. 57).
2.6.6. Hooke Kanunu

Kat1 bir cisme kuvvet uygulandiginda goriilen sekil degistirme, kuvvetin
kalkmasi ile ortadan kalkiyor ve cisim eski sekline doniiyorsa bu tipteki sekil

degistirmeye elastik sekil degistirme, kuvvet ortadan kalktiginda cisimde
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kiigiik bir miktar sekil degisimi goriilityorsa bu duruma elasto-plastik sekil
degistirme denir. Plastik sekil degistirmede ise sekil degistirme kalicidir ve
kalic1 deformasyon goriiliir. Cisimler igin belirli kuvvet smirlar1 dahilinde
gerilme-sekil degistirme iligkisini “sekil degistirme kanunu” belirler. Bu
kanunu ilk olarak 1660 yilinda Robert HOOKE “kuvvet ne kadarsa, uzama da
o kadardir” anlamma gelen Iatince “ut tensio sic vis” kelimeleriyle

tanimlamistir (Inan, 1988, s. 5).

2.6.7. Elastisite Modiilii (Young's Modulus)

Elastisite modiilii, bir materyalin elastik sinurlar igindeki sertligini ifade
eder ve “E” simgesiyle tanimlanir. Elastisite modiilii gerilim’in gerilme’ye
oranudir. Gerilme (Strain) oransal bir degere sahip oldugundan herhangi bir
birim ile tanimlanamaz ve bu nedenle elastisite modiiliiniin birimi gerilim

(stres) birimiyle aymidir (MPa veya GPa).

Stress/Strain grafigindeki diiz ¢izginin egimi materyalin elastisite
modiilii hakkinda bilgi verir (Sekil 2.11). Grafikte belirli bir stress degerine
denk gelen strain degeri ne kadar kiigiik olursa modiiliin degeri o kadar biiyiik
ve malzemenin sertligi de bir o kadar yiiksek olur. Sert materyallerin
deformasyona kars1 i¢ direncinin yiiksek olmasi nedeni ile elastiklik modiilii
yliiksek degerdedir. Materyallerin atomlararast ve molekiillerarast ¢ekim
kuvvetleri elastisite modiillerini belirler, bu nedenle bir materyalin kalinlig
arttikca sertligi artsa da elastisite modiilii degismez (Powers ve Sakaguchi,

2006, s. 60).

Elastisite Modiilii(E) = Gerilim (o) / Gerilme(e)
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2.6.8. Poisson Orani (Poisson’s Ratio)

Kat1 bir materyal aksial (basma veya c¢ekme) bir kuvvete maruz
kaldiginda yapisinda hem aksial hem de lateral yonde gerilme meydana gelir.
Elastik sinirlar icindeki gerilim degerlerinde yiiklemeye dik yondeki (lateral)
gerilmenin yiikleme yoniindeki (aksial) gerilmeye orani Poisson orani olarak
ifade edilir ve “V” simgesiyle tanimlanir. ki farkli strain degerinin orani olarak
belirlenen poisson oraninin her hangi bir birimi yoktur (Powers ve Sakaguchi,

2006, s. 61).
Poisson Orani (V) = Lateral Strain / Axial Strain

Poisson oranu teorik olarak “-1 <V <0,5” olmak {izere siurli bir degere
sahiptir. Metallerde poisson orani 0.25 ile 0.35 arasinda degismektedir (Inan,

1988, s. 51).

Sekil 2.11. Stress / Strain Talosu (Powers ve Sakaguchi, 2006 s. 62).
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2.6.9. Mohr Dairesi

Pratik hayatta kuvvet uygulanan yapilarda ti¢ temel stres (gerilme,
sikisma, makaslama) bir arada olusmaktadir. Bilesik stres olarak tanimlanan bu
durumda olusan herhangi bir stres digerlerinden daha baskin olabilir (Shigley,
2004, s. 116-121).

Eaymsa gerilmesi (1)

A

T - /’.-i—

18
#
/Tt,
ol

=g Normal gerilme | o)

Tizin

Sekil 2.12. Mohr Dairesi (Shigley, 2004, s. 116-121).

Bilesik streslerin etkisi altindaki bir cisimde, kesitin degismesiyle olusan
stres tiirtintin degisimi Mohr dairesi denilen bir grafik ile gosterilmektedir
(Sekil 2.12). Yapmin herhangi bir kesitindeki normal (gerilme, sikisma) ve
makaslama streslerini sirasiyla apsis ve ordinat kabul ederek olusturulan Mohr
dairesinde  farkli  kesitlerdeki = stres  degeri  geometrik  olarak
hesaplanabilmektedir. Kesite dondiirme hareketi yaptirilarak makaslama
stresinin bulunmadig1 bir pozisyonda en biiyiik normal stres (maksimum
principle stres, o 1) ile en kii¢iik normal stres (minimum principle stres, o 2)
degerleri bulunabilmektedir. Bu iki asal strese denk gelen eksenlere asal

eksenler (principle axis) denir. Bu dairede yatay eksen normal stresleri, dikey
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eksen ise makaslama streslerini gostermektedir. Dairenin merkezi apsis ekseni

uzerinde bulunmaktadir (inan, 1988, s. 15-21; Shigley, 2004, s. 116-121).

2.6.10. Asal Stres (Principal Stress)

Normal stresler ve makaslama stresi, Mohr Dairesindeki donme agisina
bagli olarak degisirler. U¢ boyutlu bir elemanda, en biiyiik stres degeri, biitiin
makaslama stres bilesenlerinin sifir oldugu pozisyonda olusur. Bir cisim bu
konumda oldugu zaman tespit edilen normal streslere Asal Stresler denir ve
x,y,z dogrultularinda belirtilen orijinal stresler ile tanumlanirlar. Asal Stres;
maksimum asal stres, ara asal stres ve minimum asal stres olmak tizere {iige
ayrilir. ol: en biiylik pozitif degeri; 02 en kiiciik degeri; 03 ara degeri gosterir

(Inan, 1988, s. 15-21; Shigley, 2004, s. 116-121).

2.6.11. Esdeger Stres (Equivalent Stress, Von Mises Stress)

Dr. R. von Mises et al. tarafindan bulunan ve bi¢im degistirme enerjisi
olarak adlandirilan enerji hipotezi sonlu elemanlar stres analizi verilerinin stres
dagilimi agisindan degerlendirmesinde kullanilir ve “oe” simgesiyle tanimlanur.
Cekilebilir malzemeler icin, sekil degistirmenin baslangici olarak tamimlanan
Von Mises Stresi, ii¢ asal gerilme degeri kullanilarak hesaplanir (Inan, 1988, s.
15-21).

1/2

ce= ((0'1- o2) +(02-63) + (63- 1)
2
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2.6.12. Homojen Cisim
Elastik ozelliklerin yap1 igerisinde noktadan noktaya degiskenlik

gostermedigi materyallerdir (Inan, 1988, s. 5-6).

2.6.13. izotropik Cisim
Ug asal eksen yoniinde benzer 6zellikler gdsteren materyallere izotropik
materyal denir. Bu tanimda gerilme-sekil degistirme iligkileri -elastisite

modiiliine ve poisson oranina bagl olarak tanimlanabilir (Inan, 1988, s. 5-6).

2.6.14. Lineer Elastik Cisim
Gerilme ile birim uzamanin dogru orantili oldugunun varsayilmas: ve
aradaki iligskinin basitce ifade edilmesidir. Bu varsayim, ancak belli bir gerilme

simirina kadar gecerlidir (inan, 1988, s. 5-6).

2.7. Dishekimliginde Kullanilan Stres Analiz Yontemleri

Dis hekimlerinin ag1z i¢inde olusan kuvvetleri ¢ok iyi taniyip analizlemesi,
yonlendirmesi, fizyolojik dayanilabilirlik sinirlar1 igerisinde tutabilmesi ve
yaptig1 restorasyonlarin oral rehabilitasyon ilkelerine en uygun sartlarda
olmasina titizlik gostermesi son derece onemlidir (Ulusoy ve Aydin, 2010, s. 94-

120).
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Ulusoy ve Aydin (2010, s. 96), dishekimliginde uygulanan kuvvet analiz

yontemlerini su sekilde siiflandirmislardir.

1. Fotoelastik stres analiz yontemi

Gerilim o6lcer kuvvet analizi

Kirilgan vernik kaplama teknigi ile kuvvet analizi
Holografik interferometri (Lazer Ismlari) ile kuvvet analizi
Termografik kuvvet analiz yontemi

Radyotelemetri ile kuvvet analizi

N o g s LW b

Sonlu elemanlar stres analiz yontemi

2.7.1. Fotoelastik stres analiz yontemi

Karisik yapilar icinde olusan mekanik i¢ baski ve gerilimleri gozle
gortilebilir 151k taslaklari haline doniistiiren bu yontemde analiz edilecek
yapmin fotoelastik materyalden iki veya ti¢ boyutlu bir modeli elde edilir.
Modele 0zel sartlarda yiiklemeler yapilir ve olusan stresler Polariskop

yardimiyla tespit edilir (Ulusoy ve Aydin, 2010, s. 96-111).

2.7.2. Gerilim 0l¢er kuvvet analizi

Gerilim Olgerler (strain gauge) mekanik, mekanik-optik, optik, akustik,
elektrik ve elektronik siteme sahip mekanizmalardir. Yiik altindaki yapilarm
bilinyesinde olusan dogrusal sekil degisikliklerinin saptanmasinda kullanilirlar
ve agiz i¢cinde olusan streslerin in vivo olarak degerlendirmesini saglarlar

(Ulusoy ve Aydin, 2010, s. 111-112).
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2.7.3. Kirilgan vernik kaplama teknigi ile kuvvet analizi

Bu yontemle analizi yapilacak modelin iizerine 6zel bir vernik siiriiltip
firinlandiktan sonra yiiklenmesi saglanir. Kuvvetlerin yogun olarak izlendigi
bolgelerde izlenen ¢atlaklar, kuvvet hatlarmin dogrultusunu gosterirler (Ulusoy

ve Aydin, 2010, s. 112).

2.7.4. Holografik interferometri (Lazer Isinlari) ile kuvvet analizi

Holografik interferometri, lazer 1simn1 kullanilarak bir cismin ti¢ boyutlu
gortintiistintin holografik film {iizerinde kaydedilmesini saglayan optik bir
tekniktir. Yiizey deformasyonlarmi nanometre boyutunda algilayip gortintr
151n sagaklarma donitistiiren bu yontemde test modeli gercek boyutlarinda

incelenebilir (Ulusoy ve Aydin, 2010, s. 115-119).

2.7.5. Termografik kuvvet analiz yontemi

Bu yontem Lord Kelvin tarafindan tanimlanan ve homojen, izotropik bir
materyalin periodik olarak yiiklenmesiyle 1sida olusan periodik degisikliklerin
materyalin ilgili noktasindaki asal stresslerin toplami ile dogrudan orantili

oldugunu savunan prensibi esas alir (Ulusoy ve Aydin, 2010, s. 119).
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2.7.6. Radyotelemetri ile kuvvet analizi

Yontem diizenek olarak bir gii¢ kaynag, radiotransmitter, bir alici, cisme
adapte edilmis gerilim Olgerler, gerilim Olger yiikselticisi, anten ve bir veri
kaydediciden olusmaktadir. Bu teknikte birlesik bir donanim ve yazilim
programi kullanilarak elde edilen veriler herhangi  bir araciya ihtiyag

duyulmadan transfer edilebilirler (Ulusoy ve Aydin, 2010, s. 119-120).

2.7.7. Sonlu elemanlar stres analiz yontemi

Bu analiz yOntemi bir nevi, bilgisayar {izerinde tabiatin taklit
edilmesidir. Sonlu elemanlar metodu, fiziksel modelleri tarif eden matematiksel
denklemlere sayisal ¢oztim getiren, cagimizin en modern ve dnemli bilimsel
tekniklerindendir. Bu yontemin uygulanmas: sirasinda milyarlarca aritmetik
islem yapildigindan bilgisayar kullanimi sarttir (Ulusoy ve Aydin, 2010, s. 113-
115).

2.8. Sonlu Elemanlar Stres Analiz Yontemi ve Tlgili Terimler

Bu yontem ilk kez 1960 yilinin baslarinda havacilik ve wuzay
endiistrisindeki yapisal problemlerin ¢oziimii igin gelistirilmis ve bugiin statik
analiz, akiskanlar mekanigi, 1s1 transferi, elektromanyetik analiz ve akustik gibi

pek ¢ok alanda kullanilmaktadir (Geng et al., 2001).
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Ozellikle otomotiv, ucak, insaat, beyaz esya ve tip alanlarinda yaygin
olarak kullanilan sonlu elemanlar stres analiz yontemleri, bilgisayar
donanimlarimnin ve bilgisayara dayali tasarim sistemlerinin gelismesiyle birlikte
bugiine kadar ancak pahali deneysel yontemlerle incelenebilen bir ¢ok
malzemenin kolayca incelenebilmesi, hatta cizim esnasinda mukavemet
analizlerinin ¢ok kisa bir siirede yapilarak optimum dizaynin
gerceklestirilmesini miimkiin kilmistir. Herhangi bir iirtin icin ilk prototip
yapilmadan oOnce bilgisayarda bir ¢ok degisik modelin mekanik o6zellikleri

analiz edilebilmektedir (Pekbey, 2002, s. 25).

Bu matematiksel analiz yontemi her ne kadar karmagsik geometriye sahip
miithendislik yap1 sistemleri igin gelistirilmis olsa da, bilgisayar teknolojisindeki
gelismelere paralel bir sekilde, dishekimligi biyomekaniginde de kullanim alan
bulmustur. Karmasik geometrilerin analizinde kullanilan sonlu elemanlar
yOntemi ile bir yapimin bir, iki veya {i¢ boyutlu analizi sayisal olarak yapilabilir

(Geng et al., 2001).

Kompleks geometrik yapilardaki problemlerin analitik ¢6ziimii oldukga
zordur. Sonlu elemanlar stres analizi, karmasik bir mekanik sorunun ¢oztimii
icin kullanilan bir teknik olup, incelenecek bolgeyi kiiglik ve basit alanlara
(elemanlara) ayirarak diger bir ifadeyle, biitiin haldeki sorunun daha kiiciik ve
basit hale indirgenerek, her birinin kendi i¢inde ¢Oziimiiniin saglanmasi ile

biitlintin ¢oziimlenebildigi matematiksel bir analizdir.
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Bu analiz ii¢ asamada gergeklesir:

1) Pre-processing: incelenecek yapinin modeli elde edilir.

Bu ilk asamada incelenecek yapmin sanal bir modelini elde etmek igin
gercek modelin taranmasi veya bilgisayar ortaminda herhangi bir CAD
(computer-aided design) programi kullanilarak modellenmesi gerceklestirilir.
Elde edilen geometrik yap1 yine bilgisayar ortaminda, boyutuna ve
geometrisine uygun olarak elemanlara boéliinerek “matematiksel model”

denilen bir ag yapiya (mesh) dontistiiriiliir (Akga et al., 2002; Geng et al., 2001).

Bu ag yapiy1 belirleyen cizgilerin arasinda olusan iki veya ii¢ boyutlu
yapilar sonlu elemanlar (finite elements) ismini alir. Model aginm olusturan
elemanlar sanal stresler altinda kendi gerilme ve sekil degistirmelerini bagl
olduklar1 diger elemanlara aktararak onlari etkilerler. Devam eden asamada ag
yapisini olusturan ¢izgilerin diigtim noktalar1 (nodes) denilen baglant1 bolgeleri
ve belirleyici smir kosullar1 (boundary conditions) olusturulur. Digim
noktalari, birbirleri ile kose noktalarda birlesebilen esit biiyiikliikte sonlu
sayidaki elemanlara boliinmiistiir. Eleman sayis1 ne kadar ¢ok olursa gergege o
kadar yakm sonug elde edilir. Yiikleme ile her bir diigiim noktas: {izerinde
olusturulan yer degisimleri ve olusan stresler bir bilgisayar program ile
hesaplanabilir. Sonlu elemanlar metodu kullanilarak nesnel deney
yontemlerinde incelenemeyen farkl fiziksel degiskenler de degerlendirilebilir

(Akca et al., 2002; Geng et al., 2001).
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2) Analiz: Veriler programa yiiklenir.

Bu asamada kat1 sanal cisim biinyesindeki farkli her elemanin mekanik
ozellikleri ve yikleme kogullar1 tanimlanir. Mekanik Ozelliklerinin
belirlenmesinde elastisite modiilii ve poisson oranmi kullanilir. Yiikleme
kosullar1 tanimlanirken uygulanacak kuvvetin siddeti, yonii ve agisi belirlenir.
Modelin smir sartlar1 diger bir ifadeyle mesnet sartlari, malzemenin uzayda
sabitlenmesini ve wuygulanan dig yiiklerin cisim tarafindan tasmmasin

saglamaktadir.

Modeldeki her eleman ana yapmin tiim ozelliklerini tasidigi icin bu
elemanlarin yiiklemeler altinda gostermis oldugu tepkilerin biitiinliigii yapiy1
taklit eder. Daha sonra bu c¢oziimlemeler defleksiyonlar icinde yapilr.
Defleksiyon verileri strain, stres ve reaksiyonlarin hesaplanmasinda kullanilir.
Son olarak bu veriler depolanir ve analizler sonrasi grafik ve tablolar

olusturmak i¢in kullanilir (Calis, 2006, s. 29).

3) Post-processing: Analiz ¢oziimlenir.

Her bir alt yapmin i¢ c¢oziimlemesinden yapmm tiiminiin
¢oztimlemesine ulasilarak sonuglar elde edilir. Elde edilen veriler tablo ve
grafik halindeki sayisal ve teorik degerler seklindedir. Dolayisiyla verilerin bu
sekliyle yorumlanmas: oldukga giictiir. Bu asamada, bilgisayar ortaminda
yapmin kuvvetler altindaki sekilsel olarak defleksiyonu, streslerin dagilimi ve

tarkl veriler hakkinda animasyonlar elde edilebilir (Calis, 2006, s. 30).
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Sonlu elemanlar stres analizi i¢in olusturulan modellerin farkl yiikleme
kosullarindaki analizi sonucu farkli degiskenlere iligskin veriler elde edilebilir.
Bu veriler asal gerilimler (principal stresses), eksensel gerilimler (axial stresses),
yer degistirme degerleri (displacements), deformasyon degerleri veya esdeger

gerilimler (equivalent stresses) olabilir (Giimiis, 2007, s. 28).

Veriler degerlendirilirken incelenen materyalin mekanik o6zellikleri goz
oniine alinir. Kirllgan materyaller (kemik, greft materyalleri ve porselen gibi)
icin asal gerilim (principal stress) degerleri 6nemlidir. Bu verilerden elde
edilecek en yiiksek asal gerilim (maksimum principal stress) modelde olusan en
yliksek gerilme (cekme) tipi gerilimi, en diisiik asal gerilim (minimum principle
stress) ise modelde olusan en yiiksek sikisma tipi gerilimi ifade eder. Metaller
gibi c¢ekilebilir (ductile) materyaller i¢in ise Von Misses stres sonuglari
onemlidir. Implant ve abutment materyali olarak kullarulan titanyumda ve
metal alasimlarda olusan stresler incelenirken ise 6zellikle Von Misses stresleri
degerlendirilir. Ayrica Von Misses degerleri genel olarak tiim yapida olusan

stres degerleri hakkinda da fikir vermektedir (Giimiis, 2007, s. 28).

Analiz sonuglarinda pozitif ve negatif degerler elde dilir. Bu verilerden,
pozitif degerler gerilme tipi stresleri, negatif degerler ise sikisma tipi stresleri

ifade etmektedir. (Calis, 2006, s. 32).
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2.8.1. Iki Boyutlu Sonlu Elemanlar Analiz Yontemi

Iki boyutlu sonlu elemanlar analiz ydntemi, dishekimligi
arastirmalarinin farkh dallarinda siklikla kullanilan bir analiz yontemidir fakat
bazi kapsamli ¢alismalarda kullanilan materyallerin gesitliligi, kompleksligi ve
ti¢ boyutlu morfolojik yapilarin varligi nedeniyle iki boyutlu sonlu elemanlar
analizi cogu calismada yetersiz kalmaktadir (O’Grandy et al., 1996, Yang et al.,
2001).

2.8.2. U¢ Boyutlu Sonlu Elemanlar Analiz Yontemi

Ug boyutlu sonlu elemanlar analiz yontemi ise iki boyutlunun aksine
kompleks yapilarin simiilasyonu icin daha uygun bir yontemdir. Ancak bu
yontemin de bazi dezavantajlari bulunmaktadir. Ug boyutlu sonlu elemanlar
analiz yontemi dishekimliginde siklikla kullanilan bir ¢ok arastirma metoduna
gore ¢ok daha fazla miihendislik bilgisi gerektirir. Biyolojik yapi, diizensiz
koseler ve farkli materyaller iceriyorsa, 6zellikle de dokular arasinda bosluklar

ve ince katmanlar da varsa, modelleme yapmak oldukga zordur (Ausiello et al.,

2001; Lin et al., 1999).

Kompleks bir yapmimn biyomekanik olarak incelenmesinde, iki boyutlu
sonlu elemalar analiz yontemi ile {i¢ boyutlu sonlu elemanlar analiz yontemi
arasindaki se¢im; analizi yapilacak yapiun geometrisinin kompleksligi,
gereken analizin tipi, bulgularin ne derece kabul edilebilir oldugu ve beklentiler

gibi bir ¢ok faktore baghdir (Hood, 1991).
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Sonlu eleman analizi gesitli bilgisayar programlari ile yapilmaktadir. En
yaygin kullanilanlar1 ALGOR, ANSYS, ABAQUS, MARC, NASTRAN,
PATRAN, SOLIDWORKS, PROENGINEER gibi programlardir. Bu programlar
ile gerilme, sekil degistirme ve yer degistirme miktarlar1 sayisal degerlerle ifade
edilebilmekte ve elde edilen verilerin kolayca anlasilip yorumlanabilmesi igin
renkli goriintiiler alnabilmektedir. Istenilen bolgelerden alinan kesitlerde her
renk bir deger araligin1 gostermektedir. Renk araliina denk gelen degerler ise

gortintiilerde yer alan bir skala ile tanimlanmaktadr.
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3. GEREC VE YONTEMLER

Bu aragtirma, Yakm Dogu Universitesi Dis Hekimligi Fakiiltesi Protetik
Dis Tedavisi Anabilim Dalinda, Ay Tasarim firmasimin katkisiyla

gerceklestirilmistir.

Arastirmamizin amacy;, greftlenmis ve greftlenmemis posterior
maksillada uygulanan implant destekli farkli tasarimli sabit protezlerin
¢igneme kuvvetleri sonucu, implantlar tizerinde olusturduklar1 Von Misses
stresleri ve krestal kortikal kemik, trabekiiler kemik, siniis kortikal kemik ve
greft materyali tizerinde olusturduklar1 Maximum Principle (gerilme) stresi,
Minimum Principle (sikisma) stresi miktarlarinin  ve dagilimlarimin

incelenmesidir.

Bu amag ile, bilgisayar ortaminda sag posterior maksilla, greftlenmis
maksiller sintis, implantlar ve {ist yapilari modellenmis ve {i¢ boyutlu sonlu
elemanlar stres analizi yontemi kullanilarak statik lineer analiz

gerceklestirilmistir.

3.1. Sonlu Elemanlar Stres Analizinde Kullanilacak U¢ Boyutlu Modellerin

Olusturulmasi

Arastirmada Yakn Dogu Universitesi Dis Hekimligi Fakiiltesi
kliniklerinde implant destek uygulamasi endikasyonu konulmus ve ayrmtili

teshis-tedavi planlamas1 amaciyla Konik Isinhi Bilgisayarli Tomografi (CBCT
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“"NewTom® 9000”) almmis olan hasta kayitlarindan faydalanilmstir.
Tomografi kayitlar1 arasindan arastirmada kullanilmaya uygun nitelikteki, sag
bolgede maksiller dissizlige sahip ve maksiller siniis sinirlamasi nedeniyle
vertikal yonde kemik yetersizligi olan bir vaka segilerek modelleme igin

referans olarak kullanilmistir (Sekil 3.1.).

Sekil 3.1.Tomografik Gortintii

Imm’lik kesitler alinarak elde edilmis olan tomografik veriler, medikal
gortintlii formatina (DICOM) dontistiiriilerek CD’ye aktarilmis ve modelleme
yapilacak bilgisayara tasinmistir. Bu amagla Intel Pentium ® D CPU 3,00 GHz
islemci, 250GB Hard Disk, 3.00GB RAM donanimli ve Windows XP
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Proffessional Version 2002 Service Pack 3 isletim sistemi olan bir bilgisayardan

taydalanilmistr.

Bilgisayar ortamina tasman kesitlerde 3D-Doctor (Able Software Corp.,
Lexington MA 02420-2406, USA) vyazilimu kullanularak “Interactive
Segmentation” yontemi ile Hounsfield Degerlerine gore kemik dokusu
ayristirilmistir. 3D-Doctor yazilimi magnetik rezonans ve bilgisayarli tomografi
gibi pek ¢ok goriintilleme yontemi ile elde edilen goriintiilerin bilgisayar
ortaminda yeniden modellenebildigi bir yazilimdir. Yazilim ile yeniden
olusturulan goriintiiler {izerinde sadelestirme ve yeniden bicimlendirme gibi
degisiklikler yapilabilmektedir. Yapilan ayristirma isleminden sonra aym
yazilimda “3d Complex Render” yontemi kullanilarak 3 boyutlu model elde

edilerek kemik dokusunun “.stl” formatinda modellenmesi saglanmistur.

Olusturulan sanal maksilla {izerinde greftlenmis ve greftlenmemis
maksiler siniis yapisi, mevcut kemik yapisi, farkli boy, cap, konumlara sahip

implantlar ve protetik iistyapilara sahip alt1 ayr1 model elde edilmistir.

3.1.1. Posterior Maksillanin ve Maksiller Siniisiin Modellenmesi

CT verilerinden elde edilen maksilla modelinde, Rhinoceros 4.0 (3670
Woodland Park Ave N, Seattle, WA 98103 USA) yazilimi kullanilarak krestal
kortikal kemik, trabekiiler kemik ve sintis kortikal kemik tabakalar:
modellenmistir. Siniis kortikal kemiginin i¢ duvariyla simirli maksiller siniis

boslugunun Rhinoceros 4.0 yaziliminda doldurulmas: ile gerekli planlamalar
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icin greft modellemesi tamamlanmistir (Sekil 3.2.). Greftleme islemi yapilmis 3.
ve 4. modellerde, maksiller siniisiin iginde kalan implant kisimlarmin tamami
“complete peri-implant packing” teknigi ile greftle kaplanmis sekilde
modellenmistir (Tepper et al., 2002). Yapilan modellemeler 3 boyutlu uzayda
dogru koordinatlara yerlestirilerek kemik dokuya ait sistem elemanlar:
birlestirilmistir. Benzer ¢alismalardaki tasarimlarla uyumlu olarak, her modelde
dis (krestal) kortikal kemik kalinligi Imm; trabekiiler kemik kalinlig1 3.5mm; i¢
kortikal kemik kalmnligr 0.5mm olmak tizere toplam 5mm’lik residiiel alveolar

kret ytiksekligi belirlenmistir (Fanuscu et al., 2004).

Sekil 3.2. Posterior Maksilla, Maksiller Siniis ve Greft Materyalinin 3 Boyutlu
Modelleri
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3.1.2. Implantlarin ve Abutmentlarin Modellenmesi

Calismada farkli boy ve cap degerine sahip iki ¢esit implant; acili ve diiz
olmak iizere implantlarla uyumlu iki gesit abutment kullanilmistir (Sekil 3.4.).
Kullanilan tiim implantlar ve abutmentlar tek firmaya ait olup (BICON 501
Arborway, Boston, USA) ayni ylizey ve malzeme Ozelligine sahiptir.
Calismada kullamilmak iizere firmadan  tedarik edilen implantlar ve
abutmentlar Nextengine 3d tarayicis1 (NextEngine, Inc. 401 Wilshire Blvd.,
Ninth Flor Santa Monica, California 90401) ile (Sekil 3.3.) makro Olgekte 3
boyutlu olarak taranmis ve .stl formatinda elde edilen goriintii verileri,
Rhinoceros 4.0 (3670 Woodland Park Ave N, Seattle, WA 98103 USA)
yazilimina gonderilmis ve modeller elde edilmistir (Sekil 3.5.). implantlarm cap,

boy 0Ozellikleri ve seri numaralari asagida belirtilmistir (Tablo 3.1.).

Sekil 3.3. Nextengine 3 boyutlu tarama cihaz.
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Tablo 3.1. Modellenen implantlarin boyutsal 6zellikleri.

Implant Implant Cikis Firma/Seri

Cap1 Uzunlugu Profili Numarasi
5.0 mm 11.0 mm 3.0 mm Bicon / 260-350-311
6.0 mm 5.0 mm 3.0 mm Bicon / 260-360-305

Sx 1 Bxs

Sekil 3.4. Kullanilan implantlarin ve abutmentlarin referans goriintiileri.

Sekil 3.5. Kullanilan implantlarin ve abutmentlarin hazirlanmis modelleri.
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3.1.3. Protetik Ustyapilarin Modellenmesi

Maksiller sag dislerin ve posterior bolgede 2. Kiigiikazi, 1. Biiyiikazi ve 2.
Biiyiikazi dislerine ait implant iistii kronlarn modellendigi c¢alismamizda
dislerin ve kronlarm boyutlar:1 (Tablo 3.2.) ve morfolojilerilerinin ($ekil 3.7.)

belirlenmesinde Wheeler’in (2010, s. 26; s. 175) verileri referans alinmistur.

Kronlarin altyapisinda siklikla tercih edilen (McCabe, 1999, s.40-56)
krom-nikel alasimi (Remanium CS, Dentaurum, Ispringen, Germany), st
yapisinda feldspatik porselen (Ceramco II; Dentsply, Burlington, ABD)
materyali kullanilmistir. Metal kalinlig1 0.8 mm, porselen kalinlig1 2 mm olarak

belirlenmis (Sevimay et al., 2005a) ve sistem elemanlar1 birlestirilmistir (Sekil

3.6.).

Sekil 3.6. Destek dokular, Implantlar ve Protetik Yapilarin Birlestirilmesi



Tablo 3.2. Wheeler’e gore maksiller dislerin boyutsal degerleri.

Maksilladaki

dogal disler

On Kesici
Yan kesici
Kanin
1. Kiiciik az1
2. Kiiciik az1
1. Biiyiik an
2. Biiyiik az1

3. Biiyiik az1

Kuron
boyu
(mm)

10.5
9.0
10.0
8.5
8.5
7.5
7.0
6.5

—

Occlusal

Kok
boyu
(mm)

13.0
13.0
17.0
14.0
14.0
12.0-13.0
11.0-12.0
11,0

Mine-sement
smrinda
mezio-distal
cap (mm)
7.0
5.0
5.5
5.0
5.0
8.0
7.0

6.5

Kuronun
mezio-distal
cap1 (mm)

N

wn

8,
6.
7.

n

7.0
7.0
10.0
9.0
8.5

Occlusal

Mine-sement
smirinda bukko-
lingual cap (mm})

6.0
5.0
7.0
8.0
8.0
10.0
10.0
9.5
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Kuronun
bukko-lingual ¢ap1
(mm)

7.0
6.0
8.0
9.0
9.0
11.0
11.0
10.0

Occlusal

Sekil 3.7. Wheeler’e gore maksiller dislerin morfolojik yapilari.
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3.1.4. Matematiksel Modellerin Elde Edilmesi

Matematiksel model, geometrik model yilizeyinin “mesh” olarak
adlandirilan basit kiigiik pargalara boliinmesiyle olusturulmaktadir (Sekil 3.8.).
[k mesh uygulamasindan sonra (mesh generation) dik acili ve dar yiizeyler gibi
riskli bolgelerdeki elemanlar kontrol edilmis, bu bolgeler gizgisel elemanlardan

armndirilarak (mesh simplification) diizenli hale getirilmistir.

Sekil 3.8. Geometrik model ve mesh uygulanmis haliyle matematiksel model.
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Calismamizin olabildigince gercek¢i sonuglar vermesi i¢cin modelleme
programimin imkanlar1 dahilinde, miimkiin oldugunca fazla eleman sayisi
kullanilmistir. Matematiksel modellerde 4 diigiim noktali tetrahedral solid (kat1
dortgen) elemanlar tercih edilmis ve herbir model biinyesinde homojen olarak
dagitilmistir. Calismamizda maksilla, maksiller siniis, implantlar, abutmentlar
ve 1lst yapilar1 igeren matematiksel modellerin hazirlanmasi sirasinda
kullanilan eleman sayilar1 109320 ile 382103 arasinda, diigiim sayilar1 23400 ile
60445 arasinda degismektedir. Hazirlanan alti modeldeki eleman ve diigiim

sayilar1 Tablo 3.3.de gosterilmistir.

Tablo 3.3. Her bir Modeldeki Eleman Sayilar1 ve Diigiim Noktalari.

Model 1 Model2 Model3 Model4 Model5 Model6

Eleman 109320 265306 316213 382103 308984 332916
Sayilan

Diigiim 23400 48723 56890 77100 56173 60445
Noktalar

3.1.5. Sistemin Birlestirilmesi

Matematiksel modellemeler ardindan sonlu elemanlar stres analiz
programlarinin ¢alisabilmesi ve sonuglarin dogru alinabilmesi igin sistem
elemanlarinin analiz programma ayri ayri tanimlanmasi gereklidir. Bizim
calismamizda sistem elemanlarini maksiller kemik dokusu, greft materyali,

implant, abutment ve protetik tistyapilar olusturmaktadir.

Calismamizda, kortikal kemik ile trabekiiler kemigin kendi ig

ozelliklerine uygun olarak vyiik aktarimi yaptiklari, greft materyalinin
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maturasyonunu tamamladigi ve maksimum sertlige ulasti$1 varsayilmastir.
Implantlar ile destek dokular; implantlar ile abutmentlar ve abutmentlar ile
implant-iistii protezler arasindaki baglanti, yiik aktarimini kesintisiz iletecek
sekilde saglanmistir. implantlarin gene kemik dokusu ve greft materyali ile

%100 osseointegre oldugu varsayilmistir.

Calismamizda yeterli kemik genisligi olan ancak yetersiz kemik
yliksekligine sahip serbest sonlu posterior maksillada, degisik tedavi
alternatiflerini igeren 6 farkli senaryoya ait modeller (Sekil 3.9) kullanilmis ve
implant {stii sabit protez planlamalari, kuvvet iletimi yoOniinden
degerlendirilmistir. Her 6 ana maksiller model iizerine yerlestirilen tiim
implantlar arasinda 3 mm, implantlarmn boyun bolgesi ve vestibiil kortikal
kemik arasinda 1.5 mm mesafe birakilmistir (Misch, 2005. s. 109). Model 5'deki
ve Model 6’daki egimlendirilmis implant sagittal diizlem tizerinde axial eksenle
45° aciyla maksiller siniis arka duvari boyunca trabekiiler kemik icine, digerleri
axial eksene paralel olacak sekilde trabekiiler ve/veya greft materyali igine
yerlestirilmistir. Yerlegtirilen kisa implantlarmn hepsi siniis kortikal kemikle
temas edecek sekilde ve tiim modellerde 1.premolar implant standart sekilde

konumlandirilmastir.

Implant-iistii metal destekli kronlarin abutmentlara simante oldugu
varsayillmis, siman tabakasmin inceligi ve malzeme degerlerinin distikliigii
nedeniyle analize minimum etki yapacag diisiiniilerek ihmal edilmis ve siman
aralig1 kontak yiizeyi olarak tanimlanmistir. Ana modellerin herbirinde kronlar
splintlenerek koprii restorasyonu olusturulmus ve aproksimal bolgeler kontak

ylizeyi olarak tanimlanmaistir.



Model 1 Model 2

Model 3 Model 4

Model 5 Model 6

Sekil 3.9. Farkli Tedavi Alternatiflerini Gosteren Calisma Modelleri.
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3.2. Sonlu Elemanlar Stres Analizi Programinda Modellere Uygulanan Etken

ve Sinir Sartlar

Birlestirilen model ii¢ boyutlu uzayda serbesttir. Boslukta duran bu
modelin analizlerinin yapilabilmesi igin belirli noktalardan mesnetlenmesi ve
siirlarmin tanimlanmasi gerekmektedir (Sekil 3.10.). Sonlu eleman stres analizi
calismalarinda belirlenen modellerin desteklenmesi i¢in en az iki diizlemde
sabitlenmesi gereklidir. Bu diizlemler analiz yapilacak bolgelerden uzak
noktalardan ge¢melidir. Aksi takdirde, olusan stresler destek diizlemlere kadar
aktarilir ve sonuglar yanlis yorumlanabilir. Olusturulan sinirlamalar sayesinde

problem tanimlanan bolge igerisinde ¢oziimlenebilir.

Bu amacla santral disin mesialinden gegen sagittal bir diizlem ve proc.
zygomaticus hizasindan maksillanin ist sinirindan gecen horizontal bir diger

diizlem olusturularak sistem sinirlandirilmistir.

Sekil 3.10. Sinirlar1 Belirlenmis ve Uzayda Sabitlenmis Posterior Maksilla.
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3.3. Materyal Ozellikleri

Bu calismada kullanilan biitiin malzemeler homojen, izotropik ve lineer
elastik olarak tanimlanmistir. Trabekiiler kemigin modellenmesinde Misch’in
(1988) posterior maksillada greftleme sonrasit %40 oraniyla karakteristik yapi
olarak belirttigi D4 kemik tiirti kullanilmis ve D4 kemige ait materyal 6zelligi
(Sevimay et al, 2005a) tanimlanmistir. Metal altyap:r olarak kron koprii
restorasyonlarinda en sik kullanilan alagim tiirti olan Nikel-krom (Ni/Cr)
alasimi (McCabe, 1999, s.40-56), tist yapr porseleni olarak konvansiyonel
feldspatik porselen tercih edilmistir. Greft materyali olarak sentetik alloplastik
kemik grefti simiile edilmistir. Sistem elemanlar: i¢in kullanilan malzemelerin
mengeileri Tablo 3.4.de ve mekanik Ozellikleri Tablo 3.5.de verilmistir. Ag1z
mukozasinin elastisite modiiliiniin ve poisson oraninin ¢ok diisiik degerlerde

olmasi nedeniyle gerilim analizlerinde mukoza modeli kullanilmamuistur.

Tablo 3.4. Modellerdeki Her Bir Komponentin Malzemesi.

Komponent Malzeme Uretici Firma
Kron Porseleni Feldspatik Porselen(Ceramco  Dentsply, Burlington, ABD
IT)

Kron A]a§1m1 Cr-Ni Remanium CS, Dentaurum,
Ispringen, Germany

Abutment Ti-6Al-4V BICON, 501 Arborway,
Boston, USA

Implant Ti-6Al-4V BICON, 501 Arborway,
Boston, USA

Kemik Yap1 Kortikal-Trabekiiler (D4) Simiilasyon

Greft Materyali Alloplast Greft Simiilasyon
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Tablo 3.5. Modellerdeki Her Bir Malzemenin Mekanik Ozellikleri.

Malzeme Elastiklik Poisson Referans
Modiilii(GPa) Oran1
Feldspatik 68.9 0.28 Koca et al,,
Porselen 2005
Cr-Ni 200 0.33 Balik, 2007
Ti-6Al1-4V 110 0.35 Sevimay et al.,
2005a
Krestal / Siniis 13.7 0.30 Sevimay et al.,
Kortikal 2005a
Trabekiiler (D4) 1.10 0.30 Sevimay et al.,
2005a
Alloplast Greft 3.45 0.31 Huang et al.,
(Yiiksek Yogunluk) 2009

3.4. Yiikleme Kosullar:

Biitiin modellerde yiikleme ayni noktalardan, axial eksenle 30° lik aciyla,
kron basma toplam 300N (Mericske-Stern ve Zarb, 1996) olmak {tizere, koprii
restorasyonlarmin her bir tiyesinde bukkal tiiberkiillerin lingual egimlerine
palatinobukkal yonde oblik olarak (Imanishi et al., 2003) uygulanmistir (Sekil
3.11.).

Calismamizda okliizal yiikler, tiiberkiil-marjinal sirt iliskisi (Sekil 3.12.)
esas almarak (Yavuzyilmaz, 2007, s. 664) her bir krona gelen kuvvet okliizal
temas nokta sayilari ve lokalizasyonlarma gore esit olarak boliinmiis ve

asagidaki oranlara gore noktasal yiiklemeler tercih edilmistir.

2.Premolar 300N /2 =150 N (her noktada)
1.Molar 300N /5 =60N (her noktada)

2.Molar 300N /4 =75N (her noktada)



Sekil 3.11. Palatinobukkal Yonde ve Axial Eksenle 30°’lik Agiyla Oblik

Yikleme.

Sekil 3.12. Tiiberkiil-Marjinal Sirt Iligkisine Gére Okliizal Temas Noktalar1
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3.5. Sonlu Elemanlar Analizi Programinda Analiz Sonuclarinin Alinmasi

Calismamizda Algor Fempro (ALGOR, Inc. 150 Beta Drive Pittsburgh,
PA 15238-2932 USA) analiz programindan yararlanilmistir. Sonlu elemanlar
analizlerinde elde edilen veriler varyans: olmayan matematiksel hesaplamalar

sonucunda ortaya ¢iktig icin bulgularin istatistiksel analizi yapilmamaktadir.

Veriler degerlendirilirken incelenen materyalin mekanik 6zellikleri g6z
oniine alinir. Kirllgan materyaller (kemik, greft materyalleri ve porselen gibi)
icin asal gerilim (principal stress) degerleri onemlidir. Bu verilerden elde
edilecek en yiiksek asal gerilim (maksimum principal stress) modelde olusan
gerilme (¢ekme) tipi gerilimi, en diisiik asal gerilim (minimum principle stress)
ise modelde olusan sikisma tipi gerilimi ifade eder. Implant ve abutment
materyali olarak kullamilan titanyum ve metal alasimlarda olusan stresler
incelenirken ise Ozellikle Von Misses stresleri dikkate alinir (Glimiis, 2007, s.
28). Cekilebilir malzemeler igin sekil degistirmenin baslangic1 olarak
tanimlanan Von Misses degerleri genel olarak tiim yapida olusan stres degerleri

hakkinda da fikir verebilmektedir (Shigley, 2004, s. 260-266).

Analizler sonunda elde edilen bulgular dagilim skalalar1 ile
degerlendirilir. Tim stres degerleri renk ve miktar skalalar1 ile
gosterilmektedir. Elde edilen sonuglar daha sonra karsilastirmali olarak

degerlendirilecektir.
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4. BULGULAR

Ug boyutlu modeller {izerinde yapilan sonlu elemanlar stres analizleri
sonucunda; implantlarin biinyesinde olusan Von Misses stresleri; krestal
kortikal kemik, trabekiiler kemik, siniis kortikal kemik ve greft materyali gibi
tim implant-destek doku ara yiizleri biinyesinde olusan gerilme ve sikisma

stresi bulgulari belirli bir diizen igerisinde sunulmustur (Sekil 4.1).

Arastirma sonunda elde edilen bulgularda kullanilan materyallerin
ozellikleri belirleyici olmustur. Sonlu elemanlar stres analizlerinde kemik doku
gibi kirilgan ozellikteki dokularin stres degerlerinin belirlenmesinde daha
dogru sonuglar veren Principle (Asal) Stres degerlerinden (Maksimum
Principle Stres = Gerilme stresi, Minimum Principle Stres = Sikisma stresi);
titanyum gibi cekilebilir ve doviilebilir materyallerin stres degerlerinin
belirlenmesinde ise daha giivenli sonug veren Von Misses Stres degerlerinden
faydalanilmistir. Von Misses stres degerleri kirilgan materyallerin biinyesinde
streslerin dagilimi1 hakkinda bir fikir verirken olusan streslerin tiirii hakkinda

bir fikir vermemektedir.

Calismamizda aym1 bolgedeki degisik tedavi alternatiflerinde olusan
stresleri karsilastirmak {tizere hazirlan 6 farkli tedavi modeline ait stres
degerleri, renkli dagilim skalalar1 ve tablolar kullanilarak gosterilmistir. Farkl
destek dokulardaki gerilme ve sikisma stresleri implantlarin bukkal, palatinal,
mesial ve distal yiizlerindeki implant-destek doku arayiizlerinde ol¢tilmdis,
tablolarda maksimum gerilme ve maksimum sikisma streslerinin rakamsal

degerleri vurgulanmustir.



Tiim Modellerde Oblik Yiikleme Sonucu Olgiilen
Maksimum Gerilme Stresi ve Maksimum Sikisma Stresi Dagilimlar:

N N

/V Dis Kortikal \
Kemik
Maksinum
Gerilme
&
Maksimim

Stkagma

- J

/ Trabekiiler \
Kemik
Maksimum
Gerilme
&
Maksimum

Sikisma

- J

/ Siniis Kortikal \
Kemik
Maksinuim
Gerilme
&
Maksimum

Stkigma

. J

\

Greft
Maksimum
Gerilme
&
Maksinuim
Stkigma

J

Streslerin Tiim Modellerdeki Dagilimlar:

e

/

VYon Mises Stres
Bulgulan

Model 1
Model 2
Model 3
Model 4
Model 5
Model 6

e

N

AN

e

\

AN

Maksimum Principle Minimum Principle
Stres Bulgulan Stres Bulgulan
Model 1 Model 1
Model 2 Model 2
Model 3 Model 3
Model 4 Model 4
Model 5 Model 5
Model 6 Model 6

~

J

Sekil 4.1. Bulgularin degerlendirilmesi icin kullanilan akis semas.
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Modellerden birbirine yakin planlamalarin karsilikli
degerlendirilmesiyle elde edilen stres bulgulari, tedavi alternatiflerinin
birbirlerine gore tstiinliiklerini ve yetersizliklerini ortaya koymaktadir (Tablo

4.1)

Tablo 4.1. Degerlendirme Gruplarmm Karsilastirma Sistematigi ve

Karsilastirma Parametreleri.

Degerlendirme Parametreleri CAP  BOY SAYI GREFT ACI

Model 1 — Model 3 X X X
Model 1 — Model 4 X X X X
Model 1 — Model 5 X

Model 3 — Model 5
Model 3 — Model 6 X X X

X xX X X

Model 4 - Model 6

4.1. Tiim Modellerde Olciilen Maksimum Gerilme ve Maksimum Sikisma
Stresleri

Birbirinden farkli 6 tedavi alternatifini temsil eden modellerde {ig
boyutlu sonlu elemanlar stres analizi yapmak {izere olsturulan modellerin
herbirindeki destek dokularda okliizal yiikleme sonrasi Olgiilen maksimum

gerilme ve maksimum sikisma stresleri ve dagilim tablolar1 asagida verimistir.

Yiikleme sonrasi tiim modellerdeki destek dokularda olusan gerilme ve

sikisma stresleri birbirleriyle kiyaslandiginda:
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Krestal kortikal kemikte oOlciilen maksimum gerilme stresleri her
modelde palatinal yilizeyde daha fazla olmak tizere en yiiksek deger,

3.Model’de 2.Premolar implantin palatinal yiiziinde ve 21.00 MPa (Sekil 4.2);

Krestal kortikal kemikte Olglilen maksimum sikisma stresleri her
modelde bukkal yiizeyde daha fazla olmak {izere en yiiksek deger, 1.Model’de
2.Molar implantin bukkal ytiziinde ve -64.43 MPa (Sekil 4.3);

Trabekiiler kemikte ol¢lilen maksimum gerilme stresleri her modelde
bukkal yiizeyde daha fazla olmak {izere en yiiksek deger, 2.Model’de 1.Molar
implantin bukkal ytiziinde ve 3.64 MPa (Sekil 4.4);

Trabekiiler kemikte Olglilen maksimum sikisma stresleri her modelde
bukkal yiizeyde daha fazla olmak {iizere en yiiksek deger, 1.Model’de 2.Molar
implantin bukkal ytiziinde ve -4.34 MPa ($ekil 4.5);

Siniis kortikal kemikte Olciilen maksimum gerilme stresleri her modelde
farkli ytizeylerde farkli degerlere sahip olmak iizere en yiiksek deger,

6.Model’de 1.Molar implantin bukkal ytiziinde ve -5.63 MPa (Sekil 4.6);

Sintis kortikal kemikte Ol¢lilen maksimum sikisma stresleri her modelde
bukkal yiizeyde daha fazla olmak {izere en yiiksek deger, 4.Model'de 1.Molar
implantin bukkal ytiziinde ve -32.4 MPa (Sekil 4.7);

Greft materyalinde Olciilen maksimum gerilme ve maksimum sikisma
stresleri her iki modelde bukkal yilizeyde daha fazla olmak tizere en yiiksek
degerler, 3. Model’de 1.Molar implantin bukkal ytiziinde sirasiyla 0.18 MPa ve
0.04 MPa olarak (Sekil 4.8) tespit edilmistir.
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Sekil 4.2. Tiim Modellerde Krestal Kortikal Kemikte Olgiilen Maksimum Gerilme Stresi Dagilimlar.
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Sekil 4.3. Tiim Modellerde Krestal Kortikal Kemikte Olciilen Maksimum Sikisma Stresi Degerleri
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Sekil 4.4. Tiim Modellerde Trabekiiler Kemikte Olciilen Maksimum Gerilme Stresi Degerleri.
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Sekil 4.6. Tiim Modellerde Siniis Kortikal Kemikte Olgciilen Maksimum Gerilme Stresi Degerleri.
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Sekil 4.7. Tiim Modellerde Siniis Kortikal Kemikte Olciilen Maksimum Sikisma Stresi Degerleri.
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Sekil 4.8. Tiim Modellerde Greft Materyalinde Olgiilen Maksimum Gerilme ve Maksimum

Sikisma Stresi Degerleri.
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4.2. Von Mises Stres Degerlerine Ait Bulgular

Yiikleme sonrasi tiim modellerdeki implantlarn boyun bdlgesinde
olusan Maksimum Von Mises Stres degerlerleri karsilastirilmis, en yiiksek
deger, 5. Model’de 2.Molar implantin boyun bolgesinde ve 499.5 MPa olarak
tespit edilmistir (Sekil 4.9).

Maksimum Von Mises Stres Dagilimlari
(MPa)
600,00000
499,50500
500,00000
386,98200 397,69900
400,00000
292,48100 324,56100
300,00000 | |
188,30900
200,00000 {
100,00000 IIH
0,00000
Model Model Model Model Model Model
1 2 3 4 5 6
iIMPLANTLAR
M 2.Premolar H1.Molar & 2.Molar

Sekil 4.9. Tiim Modellerdeki Implantlarm Boyun Bélgelerinde Olgiilen

Maksimum Von Mises Stres Degerleri.
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4.2.1. Model 1’e Ait Von Mises Stres Dagilimlar

1. Modeldeki implantlarda olusan Maksimum Von Mises Stres
degerlerleri incelendiginde; 2.Premolar implantin boyun bolgesinde 292.48 MPa

ve 2.Molar implantin boyun bolgesinde 219.63 MPa olarak tespit edilmistir
(Sekil 4.10).

Stress
von Mises
NimmA2)

200
180
160
140

Load Case: 10f1
Maximum Value: 292 481 N/ (mm"2)

Minimum Value: 2.7525 N/(imm*2)
0.000 5394 mm 10788 16.182

1 < Design Scenario 1 > , 1 I I

Sekil 4.10. Model "deki Implantlarin Boyun Bélgelerinde Olusan Maksimum

Von Mises Stres Dagilimlari.
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4.2.2. Model 2’ye Ait Von Mises Stres Dagilimlar:

2. Modeldeki implantlarda olusan Maksimum Von Mises Stres
degerlerleri incelendiginde; 2.Premolar implantin boyun bdélgesinde 188.30
MPa, 1.Molar implantin boyun bélgesinde 136.52 MPa ve 2.Molar implantin
boyun bolgesinde 167.13 MPa olarak tespit edilmistir (Sekil 4.11)

Load Case: 10f 1
Maximum Yalue: 188.309 N/(mm"2)
Minimum Value: 1.08122 Nf(mm*2)

0.000 4.931 mm 9.862 14.793
1 < Design Scenario 1 > f T ] ]

Sekil 4.11. Model 2’'deki Implantlarin Boyun Bélgelerinde Olusan Maksimum

Von Mises Stres Dagilimlari.
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4.2.3. Model 3’e Ait Von Mises Stres Dagilimlar

3. Modeldeki implantlarda olusan Maksimum Von Mises Stres
degerlerleri incelendiginde; 2.Premolar implantin boyun bélgesinde 386.98 MPa

ve 2.Molar implantin boyun bdlgesinde 378.51 MPa olarak tespit edilmistir

(Sekil 4.12).

Load Case: 10f1
Maximum Value: 386.982 N/(mm*2)

Minimurm Value: 0.019146 N/(rmm*2)
0.000 4777 mm 9.553

1 < Design Scenario 1 > I I ] |

Sekil 4.12. Model 3'deki Implantlarin Boyun Bélgelerinde Olusan Maksimum
Von Mises Stres Dagilimlari.
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4.2.4. Model 4’e Ait Von Mises Stres Dagilimlar1

4. Modeldeki implantlarda olusan Maksimum Von Mises Stres
degerlerleri incelendiginde; 2.Premolar implantin boyun bélgesinde 312.82
MPa, 1.Molar implantin boyun bdlgesinde 255.14 MPa ve 2.Molar implantin
boyun bolgesinde 397.69 MPa olarak tespit edilmistir (Sekil 4.13).

Stress
von Mises

Ni(mm2)

200
180
160
140
120
100
80
80
40
20
o

Load Case: 10f1

Maximum Yalue: 397.698 N/(mm*2)

Minimum Value: 0.00460438 N/(rmm"2)
0.000 4777 mm 9.553 14.330

1 < Design Scenario 1 > = } } ]

Sekil 4.13. Model 4'deki Implantlarin Boyun Bélgelerinde Olusan Maksimum

Von Mises Stres Dagilimlari.
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4.2.5. Model 5’e Ait Von Mises Stres Dagilimlar

5. Modeldeki implantlarda olusan Maksimum Von Mises Stres
degerlerleri incelendiginde; 2.Premolar implantin boyun bolgesinde 376.39 MPa
ve 2.Molar implantin boyun bdlgesinde 499.50 MPa olarak tespit edilmistir
(Sekil 4.14).

Stress
von Mises
Ni(mm2)

Load Case: 10f1

Maximum Value: 499.505 N/(mm*2)

Minimum Yalue: 1.781839 N/(mm"2)
0.000 6.179 mm 12.357 18.536

1 < Design Scenario 1 > , { I I

Sekil 4.14. Model 5'deki Implantlarin Boyun Bélgelerinde Olusan Maksimum

Von Mises Stres Dagilimlari.
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4.2.6. Model 6’ya Ait Von Mises Stres Dagilimlar:

6. Modeldeki implantlarda olusan Maksimum Von Mises Stres

degerlerleri incelendiginde; 2.Premolar implantin boyun bolgesinde 211.38

MPa, 1.Molar implantin boyun bolgesinde 170.28 MPa ve 2.Molar implantin

boyun bolgesinde 324.56 MPa olarak tespit edilmistir (Sekil 4.15).

Load Case: 1 of 1

Maximum Yalue: 324 561 N/ (mm"2)

Minimum Yalue: 0.923208 N/(mm"2)
0.000 5.485 mm 10.970 16.954

1 < Design Scenario 1 > I I I =

Sekil 4.15. Model 6’daki Implantlarin Boyun Bélgelerinde Olusan Maksimum

Von Mises Stres Dagilimlari.
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4.3. Maksimum Principle Stres Degerlerine Ait Bulgular

Yikleme sonrasi tiim modellerdeki destek dokularda (krestal kortikal
kemik, trabekiiler kemik, siniis kortikal kemik ve greft) olusan maksimum
principle streslerin (gerilme streslerinin) en yiiksek degerleri her model i¢in ayr1
ayr1 tablolarda ve gerilme streslerinin dagilimlar1 renkli matematiksel

modellerde gosterilmistir.

4.3.1. Model 1’e Ait Maksimum Gerilme Stresi Dagilimlar

1. Modeldeki destek dokularda olusan maksimum gerilme stresi

degerlerleri incelendiginde (Sekil 4.16) ;

Krestal kortikal kemikte en yiiksek gerilme stresi 2.Premolar implantin

palatinal ytizeyinde 15.03 MPa olarak,

Trabekiiler kemikte en yiiksek gerilme stresi 2.Molar implantin bukkal

ylizeyinde 1.91 MPa olarak,

Sintis kortikal kemikte en yiiksek gerilme stresi 2.Molar implantin mesial

ylizeyinde 4.54 MPa olarak tespit edilmistir (Sekil 4.17).
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Sekil 4.16. Model 1’de Krestal Kortikal Kemik, Trabekiiler Kemik ve Sintis

Kortikal Kemikte Olusan Maksimum Gerilme Stresi Dagilimlari.
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Sekil 4.17. Model 1’de Destek Dokularda Olgiilen Maksimum Gerilme Stresi

Degerleri.
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4.3.2. Model 2’ye Ait Maksimum Gerilme Stresi Dagilimlar:

2. Modeldeki destek dokularda olusan maksimum gerilme stresi

degerlerleri incelendiginde (Sekil 4.18) ;

Krestal kortikal kemikte en yiiksek gerilme stresi 1.Molar implantin

palatinal yiizeyinde 12.04 MPa olarak,

Trabekiiler kemikte en yiiksek gerilme stresi 1.Molar implantin bukkal

ylizeyinde 3.64 MPa olarak,

Sintis kortikal kemikte en yiiksek gerilme stresi 1.Molar implantin

bukkal yiizeyinde -4.79 MPa olarak tespit edilmistir (Sekil 4.19).

Sekil 4.18. Model 2’de Krestal Kortikal Kemik, Trabekiiler Kemik ve Siniis

Kortikal Kemikte Olusan Maksimum Gerilme Stresi Dagilimlari.
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Sekil 4.19. Model 2’de Destek Dokularda Olciilen Maksimum Gerilme Stresi

Degerleri.

4.3.3. Model 3’e Ait Maksimum Gerilme Stresi Dagilimlar

3. Modeldeki destek dokularda olusan maksimum gerilme stresi

degerlerleri incelendiginde (Sekil 4.20) ;

Krestal kortikal kemikte en yiiksek gerilme stresi 2.Premolar implantin

palatinal ytizeyinde 21.00 MPa olarak,
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Trabekiiler kemikte en yiiksek gerilme stresi 2.Molar implantin bukkal

ylizeyinde 3.01 MPa olarak,

Siniis kortikal kemikte en yiiksek gerilme stresi 2.Molar implantin distal

ylizeyinde 2.69 MPa olarak,

Greft yapisinda en yiiksek gerilme stresi 2.Molar implantin bukkal

ylizeyinde 0.18 MPa olarak tespit edilmistir (Sekil 4.21).

Sekil 4.20. Model 3’de Krestal Kortikal Kemik, Trabekiiler Kemik, Sintis
Kortikal Kemik ve Greft Yapisinda Olusan Maksimum Gerilme Stresi

Dagilimlar.
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Model 3
Maksimum Principle Stres (MPa)
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Sekil 4.21. Model 3’de Destek Dokularda Olciilen Maksimum Gerilme Stresi

Degerleri.

4.3.4. Model 4’e Ait Maksimum Gerilme Stresi Dagilimlar

4. Modeldeki destek dokularda olusan maksimum gerilme stresi

degerlerleri incelendiginde (Sekil 4.22) ;

Krestal kortikal kemikte en yiiksek gerilme stresi 1.Molar implantin

palatinal ytizeyinde 14.71 MPa olarak,

Trabekiiler kemikte en yiiksek gerilme stresi 1.Molar implantin bukkal

ylizeyinde 2.39 MPa olarak,
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Siniis kortikal kemikte en yiiksek gerilme stresi 2.Molar implantin

bukkal ytizeyinde 3.18 MPa olarak,

Greft yapisinda en yiiksek gerilme stresi 2.Molar implantin bukkal

ytizeyinde 0.05 MPa olarak tespit edilmistir (Sekil 4.23).
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Load Case: 10of 1

Maamum Yalue: 58 4669 Nmme2)

Minimum Value: -3 48966 Ni(mm*2)
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1< Design Scenario 1 >

Sekil 4.22. Model 4'de Krestal Kortikal Kemik, Trabekiiler Kemik, Sintis
Kortikal Kemik ve Greft Yapisinda Olusan Maksimum Gerilme Stresi

Dagilimlar.
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Model 4
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Sekil 4.23. Model 4de Destek Dokularda Olciilen Maksimum Gerilme Stresi

Degerleri.

4.3.5. Model 5’e Ait Maksimum Gerilme Stresi Dagilimlar:

5. Modeldeki destek dokularda olusan maksimum gerilme stresi

degerlerleri incelendiginde (Sekil 4.24) ;
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Krestal kortikal kemikte en yiiksek gerilme stresi 2.Premolar implantin

palatinal ytizeyinde 20.44 MPa olarak,

Trabekiiler kemikte en yiiksek gerilme stresi 2.Molar implantin bukkal

ylizeyinde 2.11 MPa olarak tespit edilmistir (Sekil 4.25).

Sekil 4.24. Model 5'de Krestal Kortikal Kemik ve Trabekiiler Kemikte Olusan

Maksimum Gerilme Stresi Dagilimlari.
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Model 5
Maksimum Principle Stres (MPa)
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Sekil 4.25. Model 5’de Destek Dokularda Olciilen Maksimum Gerilme Stresi

Degerleri.

4.3.6. Model 6’ya Ait Maksimum Gerilme Stresi Dagilimlar

6. Modeldeki destek dokularda olusan maksimum gerilme stresi

degerlerleri incelendiginde (Sekil 4.26) ;

Krestal kortikal kemikte en yiiksek gerilme stresi 1.Molar implantin

palatinal ytizeyinde 14.30 MPa olarak,
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Trabekiiler kemikte en yiiksek gerilme stresi 1.Molar implantin bukkal

ylizeyinde 3.38 MPa olarak,

Siniis kortikal kemikte en yiiksek gerilme stresi 1.Molar implantin

bukkal yiizeyinde -5.63 MPa olarak tespit edilmistir (Sekil 4.27).
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Sekil 4.26. Model 6’da Krestal Kortikal Kemik, Trabekiiler Kemik ve Siniis

Kortikal Kemikte Olusan Maksimum Gerilme Stresi Dagilimlari.
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Model 6
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Sekil 4.27. Model 6’da Destek Dokularda Olciilen Maksimum Gerilme Stresi

Degerleri.

4.4. Minimum Principle Stres Degerlerine Ait Bulgular

Yiikleme sonrasi tiim modellerdeki destek dokularda (krestal kortikal
kemik, trabekiiler kemik, siniis kortikal kemik ve greft) olusan minimum
principle streslerin (sikisma streslerinin) en yiiksek degerleri her model i¢in ayr1

ayr1 tablolarda ve sikisma streslerinin dagilimlari renkli matematiksel

modellerde gosterilmistir.
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4.4.1. Model 1’e Ait Maksimum Sikisma Stresi Dagilimlar1

1. Modeldeki destek dokularda olusan maksimum sikisma stresi

degerlerleri incelendiginde (Sekil 4.28) ;

Krestal kortikal kemikte en yiiksek sikisma stresi 2.Molar implantin

bukkal ytizeyinde -64.43 MPa olarak,

Trabekiiler kemikte en yiiksek sikisma stresi 2.Molar implantin bukkal

ylizeyinde -4.34 MPa olarak,

Siniis kortikal kemikte en yiiksek sikisma stresi 2.Molar implantin distal

ylizeyinde -12.89 MPa olarak tespit edilmistir (Sekil 4.29).
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Sekil 4.28. Model 1'de Krestal Kortikal Kemik, Trabekiiler Kemik ve Sintis
Kortikal Kemikte Olusan Maksimum Sikisma Stresi Dagilimlari.
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Model 1
Minimum Principle Stres (MPa)
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Sekil 4.29. Model 1’de Destek Dokularda Olciilen Maksimum Sikisma Stresi

Degerleri.

4.4.2. Model 2’ye Ait Maksimum Sikisma Stresi Dagilimlar

2. Modeldeki destek dokularda olusan maksimum sikisma stresi

degerlerleri incelendiginde (Sekil 4.30) ;

Krestal kortikal kemikte en yiiksek sikisma stresi 2.Molar implantin

bukkal yiizeyinde -44.05 MPa olarak,
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Trabekiiler kemikte en yiiksek sikisma stresi 2.Molar implantin bukkal

ylizeyinde -1.40 MPa olarak,

Siniis kortikal kemikte en yiiksek sikisma stresi 1.Molar implantin

bukkal ytizeyinde -19.09 MPa olarak tespit edilmistir (Sekil 4.31).
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Sekil 4.30. Model 2’de Krestal Kortikal Kemik, Trabekiiler Kemik ve Siniis
Kortikal Kemikte Olusan Maksimum Sikisma Stresi Dagilimlari.
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Model 2
Minimum Principle Stres (MPa)
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Sekil 4.31. Model 2’de Destek Dokularda Olciilen Maksimum Sikisma Stresi

Degerleri.

4.4.3. Model 3’e Ait Maksimum Sikisma Stresi Dagilimlar:

3. Modeldeki destek dokularda olusan maksimum sikisma stresi

degerlerleri incelendiginde (Sekil 4.32) ;

Krestal kortikal kemikte en yiiksek sikisma stresi 2.Molar implantin

bukkal yiizeyinde -44.26 MPa olarak,
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Trabekiiler kemikte en yiiksek sikisma stresi 2.Premolar implantin

bukkal yiizeyinde -2.36 MPa olarak,

Siniis kortikal kemikte en yiiksek sikisma stresi 2.Molar implantin

bukkal ytizeyinde -14.14 MPa olarak,

Greft yapisinda en yiiksek sikisma stresi 2.Molar implantin bukkal
ylizeyinde 0.04 MPa olarak tespit edilmistir (Sekil 4.33).

Sekil 4.32. Model 3’de Krestal Kortikal Kemik, Trabekiiler Kemik, Sintis
Kortikal Kemik ve Greft Yapisinda Olusan Maksimum Sikisma Stresi

Dagilimlar:.
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Model 3
Minimum Principle Stres (MPa)
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Sekil 4.33. Model 3’de Destek Dokularda Olciilen Maksimum Sikisma Stresi

Degerleri.

4.4.4. Model 4’e Ait Maksimum Sikisma Stresi Dagilimlar

4. Modeldeki destek dokularda olusan maksimum sikisma stresi

degerlerleri incelendiginde (Sekil 4.34) ;
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Krestal kortikal kemikte en yiiksek sikisma stresi 1.Molar implantin

bukkal yiizeyinde -50.05 MPa olarak,

Trabekiiler kemikte en yiiksek sikisma stresi 2.Premolar implantin

bukkal yiizeyinde -3.11 MPa olarak,

Sintis kortikal kemikte en yiiksek sikisma stresi 1.Molar implantn

bukkal yiizeyinde -32.40 MPa olarak,

Greft yapisinda en yiiksek sikisma stresi 2.Molar implantin bukkal
ytizeinde 0.01 MPa olarak tespit edilmistir ($ekil 4.35).
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1 < Design Scenario 1>

Sekil 4.34. Model 4’de Krestal Kortikal Kemik, Trabekiiler Kemik, Sintis
Kortikal Kemik ve Greft Yapisinda Olusan Maksimum Sikigsma Stresi

Dagilimlar:.
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Model 4
Minimum Principle Stres (MPa)
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Sekil 4.35. Model 4’de Destek Dokularda Olciilen Maksimum Sikisma Stresi

Degerleri.

4.4.5. Model 5’e Ait Maksimum Sikisma Stresi Dagilimlar

5. Modeldeki destek dokularda olusan maksimum sikisma stresi

degerlerleri incelendiginde (Sekil 4.36) ;
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Krestal kortikal kemikte en yiiksek sikisma stresi 2.Molar implantin

bukkal yiizeyinde -49.76 MPa olarak,

Trabekiiler kemikte en yiiksek sikisma stresi 2.Premolar implantin

bukkal yiizeyinde -2.55 MPa olarak tespit edilmistir (Sekil 4.37).
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Sekil 4.36. Model 5’de Krestal Kortikal Kemik ve Trabekiiler Kemikte Olusan

Maksimum Sikisma Stresi Dagilimlari.
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Sekil 4.37. Model 5'de Destek Dokularda Olciilen Maksimum Sikisma Stresi

4.4.6. Model 6’ya Ait Maksimum Sikisma Stresi Dagilimlarn

Degerleri.

6. Modeldeki destek dokularda olusan maksimum sikisma stresi

degerlerleri incelendiginde (Sekil 4.38) ;

Krestal kortikal kemikte en yiiksek sikisma stresi 1.Molar implantin

bukkal yiizeyinde -43.00 MPa olarak,
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Trabekiiler kemikte en yiiksek sikisma stresi 1.Molar implantin bukkal

ylizeyinde -2.32 MPa olarak,

Siniis kortikal kemikte en yiiksek sikisma stresi 1.Molar implantin

bukkal yiizeyinde -21.57 MPa olarak tespit edilmistir (Sekil 4.39).
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Sekil 4.38. Model 6’da Krestal Kortikal Kemik, Trabekiiler Kemik ve Siniis

Kortikal Krmikte Olusan Maksimum Sikisma Stresi Dagilimlari.
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Model 6
Minimum Principle Stres (MPa)
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Sekil 4.39. Model 6’da Destek Dokularda Olciilen Maksimum Sikisma Stresi

Degerleri.
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5. TARTISMA

Gunimiiz dis hekimliginde implantlar, kaybedilen dogal dislerin
fonksiyonlarini yerine getirmenin yaninda, estetige katkilar1 nedeniyle rutin
uygulamalar haline gelmistir. Implant yerlestirilecek bolgedeki mevcut kemik
miktari, kalitesi ve kantitesi implant basarisi i¢in 6nemli kriterlerdir (Akga et al.,

2002; Hasan et al., 2010; Neldam ve Pinholt, 2010; Raviv et al., 2010).

Implantiistii protezlerde cigneme esnasinda olusan fonksiyonel ve
parafonksiyonel kuvvetler, protetik restorasyonlar araciligiyla implantlara ve
peri-implantal destek dokulara iletilmektedir. Bu kuvvetler implant ve destek
doku arasindaki temas alaninda farkli streslere ve implantlar cevresindeki

kemikte reformasyona sebep olmaktadir (Bidez ve Misch, 1992).

Posterior maksillanin diisiik yogunluktaki kemik yapisi ve maksiller
sintisle olan komsulugu, dissizligin en sik goriildiigii bu bolgelerde
implantlarin uygulanabilirligi ve basar1 oranlarmi diisiirmektedir. Vertikal
kemik miktarmin ideal boyutlarda implantlarin yerlesimi icin yetersiz oldugu
durumlarda, c¢ogunlukla maksiller siniisiin greftlenmesiyle destek doku
arttirmma gidilmektedir. Bu amagla uygulanan yontemler, ilave cerrahi
islemler ve buna bagh tedavi maliyetlerinin artmasi, iyilesme siiresinin uzamasi
gibi dezavantajlar1 da beraberinde getirmektedir. Bunlar1 elimine etmek
amaciyla farkli planlama alternatiflerine basvuruldugu degisik calismalarda
gosterilmistir (Anitua ve Orive, 2010; Aparicio et al., 2001; Arlin, 2006; Bellini et
al., 2009; Felice et al., 2009; Fortin et al., 2009; Hasan et al., 2010; Koca et al.,
2005; Krekmanov et al., 2000; Malo et al., 2007, Neldam ve Pinholt, 2010;
Pierrisnard et al., 2003; Raviv et al., 2010, Renouard ve Nisand, 2005; Ridell et
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al., 2009; Venturelli, 1996; Zampelis et al., 2007). Bu noktada, atrofik posterior
maksillada siniis lifting yapilmadan yine de implant destegi olusturulacaksa bu
yontemlerden hangisinin tercih edilmesi gerektigi cevaplanmasi gereken ilk
sorudur. Hangi tedavi planlamasi uygulanirsa uygulansin ¢igneme
kuvvetlerinin protetik tistyapilar araciigiyla implantlar ve destek dokulara
dogru sekilde iletilmesi biyomekanik sartlarin tam olarak anlasilmas: ile

saglanacaktir.

Restorasyonlarin ve gevre dokularin fonksiyonel kuvvetler altindaki
biyomekanik davramislarini  incelemek igin dis hekimliginde stres
analizlerinden faydalanilmaktadir. Bu analizlerden biri olan sonlu elemanlar
yontemi, diizensiz geometri gosteren karmasik yapilara uygulanabilmesi,
kullanilan sonlu elemanlarm boyutlarmin ve sekillerinin degiskenligi sayesinde
incelenecek cismin geometrisinin tam olarak taklit edilebilmesi gibi
avantajlarindan dolay1 medikal ¢alismalarda tercih edilmektedir (Darendeliler,

1995; Fischer et al., 2003; Rubin et al., 1983).

Sonlu elemanlar yontemi ile bir yapmin bir, iki veya {i¢ boyutlu stres
analizi sayisal olarak yapilabilmektedir (Geng et al., 2001). iki boyutlu sonlu
elemanlar stres analiz yontemi, dis hekimligi arastirmalarmnin farkhi dallarinda
siklikla kullanilan bir analiz yontemi olmasina karsmn, kapsamli ¢alismalarda
kullanilan materyallerin cesitliligi ve {i¢ boyutlu morfolojik yapilarm
kompleksligi nedeniyle ¢ogu calismada yetersiz kalmaktadir (O’Grandy et al,,
1996, Yang et al., 2001). Oysa bizim ¢alismamizda da tercih ettigimiz {i¢ boyutlu
sonlu elemanlar stres analizlerinin uzaydaki stres dagilimlarini ¢ok daha

gercek¢i ve detayl bir bicimde taklit ettigi farkli galismalarda gosterilmistir
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(Akga, 2002; Borchers ve Reichart, 1983; Huang et al., 2009; Ismail et al., 1987;
Koca, 2005; Meijer et al., 1993a).

Bunun yaninda sonlu elemanlar analizi ile yapilan calismalar
sinirlandiran en 6nemli dezavantaj, canli dokularin taklit edilebilmesi amaciyla
dogal hayatta biiyiik degiskenlikler gosterebilen bir takim faktorlerin sabit
olarak kabul edilmesi zorunlulugudur (Akca ve Iplikgioglu, 2001). Nitekim
bizim c¢alismamizda taklit edilen tiim canli dokular ve sentetik malzemeler de
bu zorunluluk nedeniyle %100 homojen, izotropik ve lineer elastik olarak
tanimlanmistir. Ayni  zamanda histolojik c¢alismalarda kemik-implant
arayliziinde osseointegrasyonun tamamiyle gerceklesmedigi ortaya konulsa da
(Sato et al., 1997; Van Zyl et al., 1995) bizim ¢alismamizda implantlarin ¢ene

kemigine ve greft materyaline %100 osseointegre oldugu varsayilmigtir.

Sonlu elemanlar analizlerinin yapilabilmesi, {izerinde c¢alisilacak hassas
geometrik modellerin olusturulabilmesine baglidir. Bu modeller, 6zel bilgisayar
programlar ile ¢izilerek, kat1 gercek modelin dijital olarak taranmasiyla veya
bilgisayarli tomografi goriintiileri ile elde edilebilirler. Yapilan benzer sonlu
elemanlar stres analizi ¢alismalarinin ¢ogunda degerlendirilecek modeller,
bilgisayarli tomografi gortintiileri yardimiyla elde edilmistir (Clelland et al.,
1993; Caglar et al, 2006; Cals, 2006, s. 36; Engel et al, 2001). Bizim
calismamizda  kullandigimiz maksiller modelin  olusturulmasinda
klinigimizdeki bilgisayarli tomografi kayitlar1 arasmndan arastirmada
kullanilmaya uygun nitelikteki bir vaka secilmis ve modelleme icin referans
olarak kullanilmistir. Bu yontemin mevcut klinik durumu birebir

yansitabilmesi diger yontemlere gore oldukg¢a avantajlidir. Buna ek olarak
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calismamizda kullanilan implantlar ve abutmentlar ilgili firmadan temin

edilerek dijital olarak taranmis ve gercek oranda modeller elde edilmistir.

Analiz islemlerini agirlastiracak biitiin bir maksiller ¢ene modeli
olusturmak yerine, gercege yakin sonuclar alabilmek icin uygulanan stres
dagilimini smirlandirmayacak boyutlarda olmak kaydiyla sadece sag posterior
maksilla segmenti modellenmistir. Meijer et al. (1993b), yaptiklar: ti¢ boyutlu
sonlu elemanlar stres analizi calismasinda, yiikleme sartlarinin ve sir
kosullarin gergege yakin uygulandig: tiim bir mandibula modeline ait sonuglar
ile sadece interforaminal bolgeyi kapsayan mandibula kesitine ait sonuglarin
benzer oldugunu gostermislerdir. Yapilan ¢alismalarda (Sato et al., 1997) iig
boyutlu sonlu elemanlar stres analizlerinde giivenli sonuglarin alinabilmesi icin
kuvvet altinda degerlendirilecek nokta ve modelin smir sartlar1 arasinda en az
4.2 mm’lik bir alana ihtiya¢ duyuldugu bildirilmistir. Bizim c¢alismamizda
santral disin mesialinden gegen sagittal bir diizlem ve proc. zygomaticus
hizasindan maksillanin tist simirindan gecen horizontal bir diger diizlem

olusturularak sistem sinirlandirilmistir.

Koca et al. (2005), atrofik posterior maksillada uygulanan implantlarda
mevcut kemik yiiksekliginin stres dagilimindaki etkisini {i¢ boyutlu sonlu
elemanlar analiziyle degerlendirmisler ve 7, 10 ve 13 mm’lik residiiel kemik
mevcudiyetinde streslerin destek dokudaki dagilimimnin 4 ve 5Smm’lik kemige
gore daha homojen oldugunu tespit etmislerdir. Jensen atrofik posterior
maksillada implant destekli protez uygulanabilmesi i¢in sundugu cerrahi
yaklasimlarda 4mm ile 5 mm.’lik residiiel kret ytiiksekligini kritik deger olarak

bildirmistir (Achong ve Block, 2006, p.64). Bizim ¢alismamizda olusturulan
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modellerde 5 mm. olarak tasarlanan residiiel kemik miktar1 bu ¢alismalardan

dayanak alinarak belirlenmistir.

Krestal kortikal kemigin mevcudiyeti ve mevcutsa kalinligi, calisma
sonuglarmi yonlendirecek onemli 6zelliklerdir. Tepper et al. (2002), posterior
maksillada diger faktorler sabit tutularak krestal kortikal kemigin bulundugu
ve bulunmadigi durumlarda implanlarin yerdegistirme miktarmi ti¢ boyutlu
sonlu elemanlar stres analiz yontemiyle degerlendirmigler; krestal kortikal
kemigin bulunmadig1 durumlardaki yerdegistirme miktarmin, digerine gore

%169 oraninda fazla oldugunu bildirmislerdir.

Osseointegrasyonun saglanmasi ve implantin bagaris1 i¢in primer
stabilizasyonun 6nemi cok biiyiiktiir. Ozellikle diisiik kemik yogunlugu ve
kortikal kemik yetersizligi gosteren posterior maksillada implantin primer
stabilizasyonu igin krestal, kortikal ve trabekiiler kemige ilaveten, siniis
tabanindaki kortikal kemik, yararlanilacak bir diger destek dokudur (Martinez
et al., 2001). Krestal kortikal kemige ilaveten siniis kortikal kemigin de destek
olarak kullanilmasiyla saglanan bikortikal fiksasyon, implantlarm primer
stabilitesine katkida bulunacak ve fonksiyonel yiikleme sirasinda olusan mikro-
hareketliligin azalmasini saglayarak stres iletiminin homojen olarak dagilimma
katkida bulunacaktir (Tepper et al., 2002). Bu bilgiler 1s181nda ¢alismamizdaki
tim modellerde yerlestirilen kisa-genis implantlarin tamami bikortikal
fiksasyonun saglanmasi amaciyla apekslerinden siniis kortikal kemik ile
temasta olacak sekilde tasarlanmiglardir. Bu yaklasimm bir diger amac,

greftlenmemis modellerde yerlestirilen kisa-genis implantlarm, greftlenmis
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modellerdeki uzun implantlarla kiyaslandiginda, greft materyalinin stres

dagilimindaki etkisini daha net ortaya koyabilecegidir.

Kortikal kemik kalmlhiginin 0.2mm ve 1lmm arasinda minimum ve
maksimum deger aldigmi bildiren kaynaklar (Fanuscu et al., 2003; Fanuscu et
al., 2004; Koca et al, 2005) referans alinarak hazirlanan bizim c¢alisma
modellerimizde, krestal kortikal kemik miktar1 1mm, trabekiiler kemik miktar:
3.5mm ve siniis kortikal kemik miktar1 0.5mm olmak {izere toplam residiiel

kemik miktar1 5mm olarak belirlenmistir.

Klinik ¢alismalar Lekholm ve Zarb’in siniflamasina gore Tip I ve Tip II
kemiklerde  uygulanan  implantlarin  yiiksek  bagsar1  oranlarindan
bahsetmekteyken; Tip IV kemikteki basarisizliklar1 vurgulamaktadir (Block et
al., 1996; Engquist et al., 1988; Fugazzotto et al., 1993; Jaffin ve Berman, 1991).
Yine trabekiiler kemik tiirti ile ilgili yapilan calismalarda, Tip IV kemik
tiirtindeki implant kay1p oranlarmin Tip I ve Tip III tiirlerindekilere gore dort
kat daha fazla oldugu gozlenmistir (Jaffin ve Berman, 1991). Calismamizda
kullanilan modellerde trabekiiler kemik yapisi olarak Misch’in (1988) posterior
maksillada greftleme sonrasinda %40 oraniyla karakteristik yap1 olarak

belirttigi D4 kemige ait materyal 6zelligi (Sevimay et al., 2005a) tanimlanmustir.

Calismamizda posterior maksillada greftleme islemi yapilmis
modellerde, maksiller siniisiin i¢inde kalan implant kisimlar1 “complete peri-
implant packing” teknigi ile tamamen greftle kaplanmig sekilde
modellenmistir. Bu tasarimin maksiller siniisiin hi¢ greftlenmedigi durumlaa
gore, implantin yer degistirmesini %32 oraninda azalttig1 bildirilmektedir

(Tepper et al., 2002).
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En az greftleme teknigi kadar kullanilan greft materyalinin mekanik
ozellikleri de stres iletiminde 6nemli rol oynamaktadir. Otojen kemik greftleri,
osteojenik, osteoindiiktif ve osteokondiiktif 6zelliklerinin yaninda ¢ok sayida
canl1 hiicre icermesi ve biliytime faktorlerinden zengin olmasi ile maksiller siniis
greftlemesinde altin standart olarak kabul edilmekteyken (Jensen et al., 1988),
maksiller siniistin hava basincina karsi direng gosteremedigi ve ilk haftalardan
baslayarak hacminde ve yiiksekliginde azalma goriildiigii bildirilmektedir
(Chanavaz, 1990). Bunun yaninda Van der Meij et al. (1994), otojen kemik
greftinin uygulandiktan sonraki birinci yilinda %30 oraninda rezorbe
oldugunu, Kim et al. (1999) ise 18. aym sonuda rezorpsiyonun %54,8 oraninda
oldugunu tespit etmislerdir. Otojen kemik greftlerinin istenilen miktarda elde
edilememesi, sekil verme zorlugunun olmasi, donor saha morbiditesi ve ikinci
bir cerrahi isleme ihtiya¢ olmasi gibi dezavantajlar1 da (Hammerle et al., 1997)
eklenince hekimler farkli kemik greft materyalleri kullanimina yonelmislerdir.

Maksiller sintislerin greftlenmesinde kullanilacak ideal kemik greft
materyallerinin, maksiller siniislerin ventilasyonu esnasinda olusan hava
basincina karsi direng gosterecek stabil bir hacim olusturmas: ve protezlerin
uygulanmasindan sonra yapisini koruyarak okliizal kuvvetler karsisinda dogru
yiik iletimini saglayabilmesi gereklidir (Jensen et al., 1998).

Siniis augmentasyon operasyonlarinda orijinal hacimlerini koruduklari
icin en basarilh kemik greftlerinin, alloplastlarmm da icinde bulundugu
ostekondiiktif 6zelliktekiler oldugu bildirilmektedir (Anitua, 1999; Calis, 2006,
s. 82; Marx et al, 1998, Whitman et al, 1997). Alloplastik greftlerin
kullaninminin, olusturulan hacmi koruyarak yogun kemik olusumunu

sagladiklar1 ve augmente edilen bolgede erken rezorpsiyona engel olduklari
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bildirilmektedir (Satow et al., 1997). Bu bilgiler 1s181nda bizim ¢alismamizda
kullandigimiz modellerde greft materyali olarak, alloplastik greft
tanimlanmastir.

Posterior maksillada siklikla peri-implantal destek doku olarak
kullanilan greftlenmis kemigin, implant stabilitesinin saglanmasi ve devam
ettirilmesindeki etkisi heniiz tam olarak ac¢iklik kazanmamaistir. Sonlu elemanlar
stres analizlerinde ¢alismalarin sonucunu en ¢ok etkileyen faktor, kullanilan
materyallerin elastisite modiilii ve poisson orani gibi mekanik ozellikleridir.
Literatiirde greft materyalinin mekanik Ozelliklerini tanimlayan ve stres
iletimindeki etkisini inceleyen az sayida ¢alismaya rastlanmistir (Fanuscu et al.,

2003; Huang et al., 2009).

Fanuscu et al. (2003), greftlenmis ve greftlenmemis maksiller siniise
yerlegtirilen tek implantin stres dagilimindaki etkisini fotoelastik model
tizerinde incelemislerdir. Calisma sonunda, greftlenmis bolgenin implanta
desteklik saglamasinda, kullanilan greft materyalinin Ozelligi ve greftin
yerlestirildikten sonraki iyilesme ve maturasyon siiresinin etkili oldugu
sonucuna varmiglardir. Yeterli iyilesme siiresi sonunda maturasyonu
tamamlanmis greft materyalinin, kemik dokuya kiyasla daha homojen stres

dagilimi gosterdigini bildirmislerdir.

Yine Huang et al. (2009), augmente edilmis maksiller sintise uygulanmis
implantlarda farkli yogunluk degerine sahip greft materyallerinin stres
dagitimi tizerine etkilerini sonlu elemanlar stres analiz yontemi kullanarak
incelemisler, yiiksek yogunluktaki greft materyalinin elastisite modiiliinti 3450

MPa, diisiik yogunluktaki greft materyalinin elastisite modiiliinii 345 MPa
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olarak belirlemiglerdir. Calisma sonunda yiiksek yogunluktaki greft
materyalinin alveolar kemige daha az stres ilettigini, greft yogunlugu azaldikca
kortikal kemikteki stres miktarinin arttigini gostermisler ve greft materyalinin
iyilesme siiresinin uzamasiyla, biyolojik olarak greft dokusundaki
mineralizasyonun yani greft yogunlugunun arttigi sonucuna varmuslardir.
Bizim calismamizda greft materyalinden stres iletiminde olabildigince verim
alabilmek amaciyla yiiksek yogunluktaki greft materyaline ait elastisite modiilii

(3450 MPa) kullanilmastir.

Calismamizda kullanilan implantlar ve abutment modellerinin tamami
tek bir firmaya (BICON 501 Arborway, Boston, USA) ait olup, sekil 6zelliklerini
birebir yansitmak amaciyla Nextengine 3d tarayicisi (NextEngine, Inc. 401
Wilshire Blvd., Ninth Flor Santa Monica, California 90401) ile makro Olgekte 3
boyutlu taranarak elde edilmistir. Bu yaklasimin, modellerin gergege
olabildigince yakm olmasi saglayarak analiz sonuclarmm giivenilirligini
arttiracag1 diistiniilmiistiir. Klinik uygulamalarimiza ve genel diislinceye gore,
birisi yaygimn kullanimi olmayan kisa-genis implant (6bmm ¢ap ve 5mm boy =
6x5mm) olarak tanimlayabilecegimiz ve digeri rutin uygulamalarda siklikla
tercih edilen boyutlarda (5mm ¢ap ve 11mm boy = 5x11mm) olmak {izere iki
farkli boyutta implant kullanilmistir. Calismamizda kullanilan kisa-genis
implantlar, dental implant sektoriinde giintimiizde iiretilen en kiigiik boyutlara
sahiptir. Bu yaklasim vertikal yonde asir1 kemik kaybi gosteren maksiller
posterior digsizlikteki smir sartlarda, implant kullaniminin etkilerini ortaya

koyabilmek agisindan olduk¢a 6nemlidir.
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Sertgoz (1997), implant iistii protezlerde tistyap1 materyali olarak rijid ya
da esnek bir materyalin kullanilmasinin implant iizerindeki stres dagiliminda
etkisi olmadig1 ancak protetik komplikasyonlarin 6nlenmesi amaciyla rijid
materyallerin ~ kullanilmas1  gerektigini bildirmislerdir. Uygun mekanik
ozellikleri sayesinde sabit restorasyonlarin altyapilarinda Ni/Cr alagimlar
(McCabe, 1999, s.40-56), istyapilarindaysa metal-porselen sistemler (Koca et al.,
2005; Sevimay et al., 2005a) diger materyallere gore daha ¢ok tercih edilen
materyallerdir. Implantiistii sabit restorasyonlarda metal destekli porselen
kronlarmn kullanilmasinin stres iletimi agisindan akrilik kronlar, IPS Empress 2
ve In Ceram sistemlerine gore daha avantajli oldugu bildirilmistir (Sevimay et
al., 2005a). Bizim c¢alismamizda da literatiir bilgisi ve klinik uygulamalarimiz
dikkate alnarak, metal destekli porselen kronlar icin altyapr malzemesinde
Ni/Cr alasimlar1 ve {istyap:r malzemesinde Feldspatik Porselen (Ceramco II)
sistemi tercih edilmistir. Metal altyap: kalinlig1 0.8mm ve porselen kalmlig: en
az 2mm. olarak belirlenmistir (Sevimay et al.,, 2005a). Modellenen kronlar

aproksimal ytiizeylerinden splintlenerek koprii restorasyonu haline getirilmistir.

Calismamizda kullanilan kron boyutlarmin belirlenmesinde Wheeler'in
(2010, s. 26; s. 175) verileri referans alinmis ve her modelde standart protetik {ist
yapr kullanilmistir. Bu sayede karsilastirilan 6 farkli tedavi senaryosundaki
implantlara ve destek dokulara esit yiikleme sartlar1 altinda esit kuvvet iletimi

yapilmasi saglanmistir.

Maksimum 1sirma kuvveti kisiden kisiye ve arkin farkli bolgelerinde
degisiklik gostermektedir. Raadsheer et al. (1999), yaptiklar1 bir ¢alismada,

dogal dislerin bulundugu durumda 1sirma kuvvetlerini erkeklerde ortalama
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545.6 N, kadinlarda ortalama 383.6 N olarak ol¢gmiislerdir. Helkimo et al. (1977),
dogal dislere sahip hastalarda okliizal kuvvetlerin posterior bolgede 383 N ile
880 N arasmnda degistigini, Carlsson (1974) ise 1sirma kuvvetlerinin 1.
keserlerde 209 N’dan 1. Molara kadar 819 N’a ulasan deger aralifinda
olabilecegini bildirmistir. Awadalla et al. (1992), yaptiklar1 ¢alismada, dogal
dislerin bulundugu durumda biiyiik az1 bodlgesinde ortalama 577 N olan
cigneme kuvvetinin, aymi bolgenin sabit boliimlii protezler ile restore

edilmesiyle %37’sine kadar diistiiglinii tespit etmislerdir.

Mericske-Stern ve Zarb'mn (1996), bir grup parsiyel dissiz hastay1 implant
destekli kopriilerle tedavi ettikten sonra maksimum 1sirma kuvvetlerini tespit
etmek icin yaptiklar1 calismada elde ettikleri sonuglarsa: birinci premolar
bolgesinde ortalama 200 N’dan diisiikken, ikinci premolar, 1.molar ve 2.molar
bolgelerinde 300 N seklindedir. Aymi hastalarda implant bulunan taraf ile
bulunmayan taraf arasinda belirgin bir fark olmadig1 goriilmiistiir. Bizim
calismamizda da bu ¢alismanin verilerine dayanilarak ikinci premolar, birinci
ve ikinci molar disler bolgesine yerlestirilen implant st koprii

restorasyonunda her krona 300 N'uk yiik ayr1 ayr1 uygulanmastir.

Implantlara iletilen okliizal kuvvetlerin dikey ve yatay bilesenlere
ayrilarak gerilim olusturmalar1 nedeniyle proteze gelen kuvvetin tam olarak
nereden uygulandig1 degerlendirmeler agisindan Onemlidir. Yiiklemenin
implant, abutment veya restoratif yapilar tizerinden uygulanmasi elde edilecek

bulgularda degisiklige sebep olmaktadir. Okliizal kuvvetlerin restorasyonlar
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tizerinden abutment ve implantlara aktarilmasiyla daha gergek¢i sonuglarin
elde edildigi bildirilmektedir (Hsu et al., 2007). Bu nedenle bizim ¢alismamizda
okliizal yiikleme, protetik restorasyonlarin okliizal yiizleri tizerinden
yapilmistir. Bunun yaninda, okliizal yiiklerin yoniinii ve miktarmi klinik olarak
hesaplamanin giicliigii ve hangi okliizal yiikte ne kadar yikim olacagmin tam
olarak tespit edilememesi okliizal yiikler ile implant basarisi arasindaki
iliskinin incelenmesini giiclestirmektedir. Yapilan c¢alismalarda vertikal
kuvvetlerin horizontal kuvvetlerden 10 kat fazla oldugunun gosterilmesine
ragmen (Brunski, 1988), vertikal kuvvetlerin horizontal kuvvetlerden daha iyi

tolere edildigi de bilinmektedir (Weinberg, 2001).

Fonksiyon esnasinda okliizal kuvvetlerin hemen hig biri implantin uzun
aksma paralel dogrultuda gelmez ve tam bir aksiyal yiikleme gerceklesmez.
Bunun aksine protetik yapi, farkli yonlerden ve farkl sikliklarla meydana gelen
dinamik karakterdeki okliizal kuvvetlere maruz Kkalir. Kuvvetin yonii, bir
kaldira¢ kolu olusturacak sekilde tepki kuvvetlerine ve egilme momentlerine
sebep olur (Richter, 1998; Smedberg et al., 1996). Farkli calismalarda oblik
yiiklerin okliizal kuvvetleri daha iyi yansittigi gosterilmistir (Calis, 2006, s. 89;
Gumis, 2007, s. 81; Holmgren et al, 1998; Ladd ve Kinney, 1998). Sonlu
elamanlar stres analizinde taklit edilen cigneme kuvetlerinin 6zellikleri goz
oniine alindiginda model ytiklenirken gercege yakin sonuglar almabilmesi i¢in
horizontal veya aksiyal kuvvetleri de bilinyesinde barindiran oblik yiiklemeler
uygulanmaly; bireylerin ¢igneme kuvvetleri ve aliskanliklari dogrultusunda
okliizal yiiklerin destek dokulara iletecekleri stresleri azaltmaya yonelik

yaklagimlar tizerinde durulmalidir. Bu amagla c¢alismamizda ¢igneme
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kuvvetlerini taklit etmek igin palatino-bukkal yonde oblik kuvvet uygulanmasi

tercih edilmistir.

Ug boyutlu stres analiz yontemlerinin basarisinin, hazirlanan matematik
modellerdeki eleman ve diigtim sayis1 orani ile baglantili oldugu bildirilmistir
(DeTolla et al., 2000). Calismamizda olusturulan modellerde kullanilan diigim
noktalar1 ve eleman sayilari, benzer calismalarla kiyaslandiginda analizin
hassasiyetini ist diizeye tasityacak kadar fazladir (Calis, 2006, s. 35; Fanuscu et
al., 2004; Koca et al., 2005; Rieger et al., 1989; Ulrich et al., 1998).

5.1. Modellerde Tespit Edilen Maksimum Von Mises, Maksimum Gerilme

ve Maksimum Sikisma Streslerinin Karsilikl1 Olarak Degerlendirilmesi.

Bu calismada, serbest sonlu posterior maksillada siniisiin smirlamasi
nedeniyle olusan vertikal kemik yetersizliginde planlanan farkli tasarimli
implant {stii sabit boliimlii protezlere etki eden c¢igneme kuvvetlerinin,
implantlar ve destek dokulardaki etkileri incelenmistir. Bu amagcla bilgisayar
ortaminda hazirlanan 6 farkli tedavi planlamasma ait {i¢ boyutlu modellerin
herbirinde okliizal yiikleme sonucu olusan Von Mises Stres, Maksimum
Principle Stres ve Minimum Principle Stres degerleri {i¢ boyutlu sonlu

elemanlar stres analiz programi kullanilarak ortaya konulmustur.

Uc¢ boyutlu sonlu elemanlar stres analizlerinde kullanilan tiim
materyaller ¢ogunlukla lineer elastik Ozellikte tanimlandiklarindan, yiikleme

altinda modeller biinyesinde olusan stres degerleri, uygulanan kuvvetlerle
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dogru orantili olarak artacaktir. Bu nedenle c¢alismamizda modeller
karsilastirilirken sayisal degerlerden cok niteliksel genellemeler daha dogru
sonug verecektir. Literatiirde bir ¢ok kaynak, sonuglarin sayisal anlamda birebir
kargilastirmanin giivenilir olmadigindan bahsetmektedir (Meijer et al., 1993a;

Stegariou et al., 1998).

Calismamizda ayn tedavi bolgesindeki degisik uygulamalar arasindan
birbirine yakin senaryolara ait stres bulgularmin karsilikli degerlendirilmesi ile
farkli tedavi alternatiflerinin birbirlerine gore tistiinliiklerini ve yetersizliklerini

ortaya koymak amaglanmaistir.

Sonlu elemanlar stres analizi galigmalari, yiik uygulandiktan sonra
yapmin biitiinligiintin ilk olarak hangi noktada bozulacagimi tespit etmeyi
amaglar. Kemik doku sikisma streslerine, gerilme streslerinden daha
dayaniklidir. Benzer calismalarda, genellikle kuvvet uygulamasi sonunda
olusan en yiiksek maksimum principle stres degerlerinin ve dagilimlarinin
degerlendirildigi goriilmektedir (Clelland et al., 1995; Clelland ve Gilat, 1992;
Caglar et al., 2006, Himmlova, 2004). Bu ¢alismalarda en yiiksek gerilme stresi
degerlerinin tespit edildigi alanlar, rezorpsiyonun ilk baslayacagi noktalar
olarak tanimlanmistir. Glinimiizde maksilla i¢in tanimlanmis ve
rezorpsiyonun baslangici olarak kabul edilen sabit bir gerilme degeri
bulunmamaktadir. Ayrica kemik dokusunun anizotropik ozelliklerine ve
uygulanan kuvvetin biiytiikliigii ile etki siiresine bagh olarak implant-kemik ara
yliziinde rezorpsiyonun baslayacagi esik degerin, bireysel ve sistemik
faktorlere gore degisiklik gosterdigi bilinmektedir (Uysal, 1997). Bu bilgilere

dayanarak calisma modellerimizdeki destek dokularda yiikleme sonucu olusan
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etkiler, gerilme stresleri tiizerinden karsilastirilmistir. Sikisma bulgular:
sistemin geneline etki eden streslerin dagilimi hakkinda rehber olarak

kullanilabilir.

Calismamizda elde ettigimiz bulgular sonucu implantlarin uygulanan
kuvvetlere en yakin konumda olan boyun bolgelerini gevreleyen kortikal
kemikte, trabekiiler kemige gore cok yiiksek stres degerleri tespit edilmistir.
Implantlarin uzun dénem basarisinda, trabekiiler kemigin kortikal kemik kadar
etkili olmamasi nedeniyle, calismamizin sonuglarmin degerlendirilmesinde

ozellikle kortikal kemikte olusan stres degerleri esas alinmaktadr.

5.1.1. Model 1 ve Model 3 Arasindaki Degerlendirmeler

Her iki tedavi yaklasiminda da 2. Premolar bolgesine 5x11mm implant;
farkli olarak 2. Molar bolgeye 1. Modelde 6x5mm implant, 3. Modelde siniis

greftlenerek 5x11mm implant yerlestirilmistir.

Her iki modelde kullanilan implantlar i¢in maksimum Von Mises stres
degerleri karsilastirildiginda, 2. Premolar ve 2. Molar bdlgeye yerlestirilen
implantlarda sirasiyla 1.32 ve 1.72 oraninda olmak tizere, 3.Modelde 1.Modele

gore daha yiiksek degerler tespit edilmistir.

Krestal kortikal, trabekiiler ve siniis kortikal kemik i¢in maksimum
gerilme stresleri karsilastirildiginda, her iki modelde de krestal kortikal kemik,
diger destek dokulara gore en yiiksek stres degerlerini gostermistir. Krestal

kortikal ve trabekiiler kemikte Olgiilen stres degerleri 3.Modelde 1.Modele gore
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daha fazlayken, siniis kortikal kemikte Olciilen stresler 1.Modelde 3.Modelden
daha fazla Olglilmiistiir. 3.Modelde siniis kortikal kemikte stres degerlerinin
diisiik Olciilmesi, bu bolgeye komsu greft materyalinin stres absorbsiyonu

yapabilecegini akla getirebilir.

Her iki modelde de 2.Molar boélgelere yerlestirilen implantlarin siniis
kortikal kemikle bikortikal fiksasyon saglamasi ve 3.Modelde greftin ilave
destek ozelliginin olmasma ragmen 1.Modelde krestal kortikal ve trabekiiler
kemikte maksimum gerilme streslerinin diisiik ¢ikmasi, implant ¢apindaki
artisin stres iletimindeki 6nemini ortaya koymaktadir. Buna gore implantlarin
greftin iginde kalan kismindan ¢ok, destek kemik doku i¢inde kalan kismindaki
ylizey alanmnin streslerin azaltilmasinda daha etkili oldugu sonucuna
varilabilir. Calismamizda elde ettigimiz bu bilgiyi destekler nitelikte Huang et
al. (2009), greftlenmis maksiller sintise uygulanan implantin residiiel kemikte
olusan stresi azaltmayacagimi ancak greft materyalinde olusan stresi

azaltacagini bildirmislerdir.

Bu durumda siniisiin  greftlenmesiyle uzun bir implant
yerlestirmektense, ayni bolgede siniis kortikal kemiginden de destek alinarak
kisa ancak daha genis bir implant yerlestirmenin implantlar ve destek dokular
tizerinde daha diisiik stres yogunlagsmasini saglayarak restorasyonun basarisimni
arttiracagl soylenebilir. Ancak greftlenmis siniis igine yerlestirilmis uzun bir
implantin, klinik kosullar altinda yiikleme sonrasi marjinal kemik kaybi1

gelistiginde, kron/implant oranini koruyacagi da unutulmamaldir.
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5.1.2. Model 1 ve Model 4 Arasindaki Degerlendirmeler

Her iki tedavi yaklasgiminda da 2. Premolar bolgeye 5x11mm implant;
farkli olarak 1. Modelde 2. Molar bolgeye 6x5mm implant, 4. Modelde 1.Molar

ve 2.Molar bolgelere siniis greftlenerek 5x11mm implantlar yerlestirilmistir.

Implantlar igin maksimum Von Mises stres degerleri karsilastirildiginda,
2. Premolar ve 2.Molar bolgelere yerlestirilen implantlarda sirasiyla 1.06 ve 1.81
oranlarinda olmak {izere, 4.Modelde 1.Modele gore daha yiiksek degerler tespit

edilmistir.

Krestal kortikal, trabekiiler ve siniis kortikal kemik i¢in maksimum
gerilme stresleri karsilastirildiginda, her iki modelde de krestal kortikal kemik
en yiiksek stres degerlerine sahiptir. Bunu siniis kortikal ve trabekiiler kemik
sirasiyla takip etmistir. Maksimum gerilme stres degerleri siniis kortikal
kemikte 1.Modelde 4.Modele gore daha yiiksek; trabekiiler kemikteyse
4 Modelde 1.Modele gore daha yiiksek tespit edilmistir. 4.Model i¢gin trabekiiler
kemikteki gerilme streslerinin yiiksek c¢ikmasi, trabekiiler kemik ve implant
arasindaki hacimsel oranin, trabekiiler kemik aleyhine olmasiyla aciklanabilir.
Nitekim Holmgren et al. (1998), destek kemik miktarindaki azalmanin stres

degerlerinde artisa neden olacagini bildirilmistir.

1.Model ve 4.Modelde krestal kortikal kemiklerde 6lcililen maksimum
gerilim streslerinin birbirine ¢ok yakin olmasi, ayni kemik destegine sahip genis
capl tek implant ile daha dar ¢apli ve greftle desteklenmis iki uzun implant
arasindaki stres iletiminin benzer oldugunu gostermektedir. Bu durumun kisa

genis implantlarin 6zellikle boyun boélgesinde daha genis yiizey alanina sahip
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olmasindan kaynaklandigimi diisiinmekteyiz. Bu konuyla ilgili literatiirde kok
seklindeki implantlarin ¢apindaki her 0.25mm’lik artisin yiizey alaninda %5-8
arasinda bir artis saglarken, uzunlugundaki 3 mm’lik bir artisin genel ytiizey
alaninda ancak %10’dan fazla bir artis sagladig: bildirilmektedir (Misch, 2005, s.
107).

Bu verilere gore 4.Modelde siniis kortikal kemigindeki diisiik stres
degerleri bu bolgeye komsu greft materyalinin stres absorbsiyonu

yapabilecegini akla getirebilir.

Bunun yaninda 1.Modelde 4.Modele gore implant sayisinin az olmasina
ragmen birbirine yakin stres degerlerinin elde edilmesi, ayn1 miktarda kemik
desteginde, greft materyalinden bagimsiz olarak, implant sayisindaki
azalmanin implant capindaki artisla giderilebilecegini ortaya koymaktadir

(Brunski, 1988; Himmlova, 2004; 1plikcioglu ve Akca, 2002).
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5.1.3. Model 1 ve Model 5 Arasindaki Degerlendirmeler

Her iki tedavi yaklagiminda da 2. Premolar bolgeye 5x11mm implant;
farkli olarak 2. Molar bolgeye 1. Modelde 6xX5mm implant, 5. Modelde 2. Molar

bolgeye 45° distoanguler egimlendirilerek 5x11mm implant yerlestirilmistir.

Implantlar igin maksimum Von Mises stres degerleri kargilagtirildiginda,
2. Premolar ve 2.Molar bolgeye yerlestirilen implantlarda sirasiyla 1.28 ve 2.27
oraninda olmak {izere, 5. Modelde 1. Modele gore daha yiiksek degerler tespit
edilmistir. 5.Modelde 2. Molar bolgeye agili olarak yerlestirilmis implant
tizerinde Olclilen maksimum Von Mises stres degeri tiim modellerdeki

implantlarda Olgiilen en yiiksek stres degerine sahiptir.

Zampelis et al. (2007), maksiller siniis ve mental foramen gibi anatomik
olusumlarin implant yerlesimini smirladigi durumlarda sabit bdliimlii
protezlerde distal govdenin kantilever olarak tasarlandigi, egimlendirilerek
yerlestirilen ve dik pozisyonda yerlestirilen implantlar tarafindan desteklendigi
kopriilerde kuvvet iletimini sonlu elemanlar stress analiz yOntemiyle
degerlendirmis ve egimlendirilmis implantin kuvvet iletiminin dik
pozisyondaki implantin kuvvet iletimine yakin ve kantilever uzantiya gore ¢ok
daha avantajli bulmuslardir. Ancak Lan et al. (2008), mandibulada farkl
bolgelerde splintlenmis kronlara sahip egimlendirilmis implantlardaki stres
dagilimlarin1 sonlu elemanlar stres analizi yontemi ile incelemisler, en yiiksek
stres degerlerini birinci ve ikinci molar bolgede distal egimli implantlarda tespit
etmislerdir. Lin et al. (2007), maksiller posterior bolgede implantlarn farkl
agilandirma pozisyonu, kemik yogunlugu ve yiikleme kosullarindaki stres

dagilimlarin1 inceledikleri ti¢ boyutlu sonlu elemanlar ¢alismasinda, krestal
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kortikal kemikteki gerilme streslerinin artmasinda implant pozisyonunun %12
oraninda etkili oldugu, implantlarin protezin aksiyal diizlemiyle ayni
diizlemde yerlestirilmesi gerektigi ve bikortikal fiksasyonun saglanmasiyla
implant stabilitesinin artacagini bildirmislerdir. Bizim c¢alismamizda elde
ettigimiz bulgular da, Lan et al. ve Lin et al. tarafindan elde edilen bulgular:

destekler niteliktedir.

Literatiirde bir cok kaynak posterior maksillada uygulanacak egimli
implantlar i¢in 30°-35° lik bir aciy1 kabul edilebilir deger olarak bidirmektedir
(Aparicio et al., 2001; Krekmanov et al., 2000; Noccini et al., 2000; Venturelli,
1996). Bizim c¢alismamizdaki tiim modeller iginde 2.Molar bolgede 45°
distoanguler yerlestirilen uzun implant, krestal kortikal kemikte olciilen en

yliksek stres degerini gostermistir.

Krestal kortikal ve trabekiiler kemik i¢in maksimum gerilme stresleri
karsilastirildiginda, krestal kortikal kemik en ytiiksek stres degerlerini gostermis
ve trabekiiler kemik bunu takip etmistir. Huang et al. (2009), ayn1 bolgede
uygulanan genis bir implantin standart capta bir implanta gore kemik implant
ylizey alanmi daha ¢ok arttirarak stres miktarmi diistirdiigtinti bildirmislerdir.
Bizim c¢alismamizda da bu bilgiyi destekler nitelikte krestal kortikal ve
trabekiiler kemikteki stres degerleri 5.Modelde 1.Modele gore daha fazla
oOl¢lilmiis, stres iletiminde kisa-genis implant distoanguler uzun implanta gore

daha basarili bulunmustur.

Bu sonucun alinmasinda, 1.Modelde kullanilan kisa-genis implantin
sinlis kortikal kemikten sagladigi bikortikal fiksasyon ile destek dokularda

olusan streslerin azaltilmasinin da etkili oldugu diistiniilmektedir. Nitekim
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Geng et al. (2001) implant basarisinda, yerlestirilen implant uzunlugundan
ziyade mevcut kemigin kalitesi ve kortikal kemik temasmnin daha Onemli

oldugunu savunmaktadir.

Bu durumda maksiller siniisiin posterioruna 45° distoanguler olarak
uzun bir implant yerlestirmektense, ayn1 bolgede siniis kortikal kemikten de
destek alinarak kisa ancak daha genis bir implant yerlestirmenin implantlar,
krestal kortikal ve trabekiiler kemik {izerinde daha diisiik stres yogunlasmasini

saglay1p restorasyonun basarisini arttiracagy diistiniilmektedir.

5.1.4. Model 3 ve Model 5 Arasindaki Degerlendirmeler

Her iki tedavi yaklasiminda da 2. Premolar bolgeye 5x11mm implant;
farkli olarak 3. Modelde 2. Molar bolgeye siniis greftlenerek 5x11mm implant,
5. Modelde 2. Molar bolgeye 45° distoanguler egimlendirilerek 5x11mm

implant yerlestirilmistir.

Her iki modelde kullanilan implantlar i¢cin maksimum Von Mises stres
degerleri kargilagtirildiginda, 3.Modelde 2. Premolar bolgeye yerlestirilen
implant 1.02 oramiyla 5.Modeldekinden yiiksek ve 5.Modelde 2.Molar bolgeye
yerlestirilen implant 1.32 oraniyla 3.Modeldekinden yiiksek stres degerine
sahiptir. Buna ilaveten 5.Modelde 2. Molar bolgeye agili olarak yerlestirilmis
implant iizerinde Ol¢iilen Maksimum Von Mises stres degeri tiim modellerdeki

implantlarda Olgiilen en yiiksek stres degerini gostermektedir.



150

Krestal  kortikal kemik icin  maksimum  gerilme  stresleri
karsilastirildiginda, her iki modelde birbirine ¢ok yakin degerde Olgililmiistiir.
Her iki modelde 2.Molar implant cevresinde Oolgiilen maksimum gerilme
stresleri  5.Modelde 3.Modele gore oldukca yiiksek bir deger almistir. Bu
durum, benzer bir calismada kortikal kemikte Olglilen stres ve strain
degerlerinin implantin sadece trabekiiler ve krestal kortikal kemikle
desteklendigi durumlarda, implantin greft, siniis kortikal, trabekiiler ve krestal
kortikal kemikle desteklendigi durumlara gore oldukca yiiksek oldugu
bulgusuyla ortiismektedir (Calis, 2006, s. 88).

Bu durumda maksiller siniisiin posterioruna 45° distoanguler
egimlendirilerek uzun bir implant yerlestirmektense, ilgili bolgede siniis
greftlenerek aymi implantin yerlegtirilmesi, hem siniis kortikal kemikten
bikortikal fiksasyonu, hem de greft materyalinin desteklik 6zelligini kullanarak
krestal kortikal kemik tizerinde daha diisiik stres yogunlasmasini saglayacagi

distintilmektedir.

5.1.5. Model 3 ve Model 6 Arasindaki Degerlendirmeler

Her iki tedavi yaklasiminda da 2. Premolar bolgeye 5x11mm implant;
farkli olarak 3. Modelde 2. Molar bolgeye siniis greftlenerek 5x11mm implant,
6. Modelde 1. Molar bolgeye 6x5mm implant ve 2. Molar bolgeye 45°

distoanguler egimlendirilerek 5x11mm implant yerlestirilmistir.
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Her iki modelde kullanilan implantlar i¢in maksimum Von Mises stres
degerleri karsilastirildiginda, 3.Modelde 2. Premolar bolgeye yerlestirilen
implant 1.82 oraniyla ve 2.Molar bolgeye yerlestirilen implant 1.16 oraniyla
6.Modeldekinden yiiksek stres degerine sahiptir. Buna ilaveten 6.Modelde 1.
Molar bolgeye yerlestirilmis kisa-genis implant iizerinde Olciilen maksimum
Von Mises stres degeri 3.Model ve 6.Modellerdeki tiim implantlarda ol¢iilen en

diisiik stres degerini gostermektedir.

Her iki modelde krestal kortikal kemikte Olgiilen maksimum gerilme
stresleri, 3.Modelde 6.Modele gore daha yiiksek degerdedir. Aynmi zamanda
3.Modelde 2.Premolar implant cevresindeki krestal kortikal kemikte, tiim

modeller icinde en yiiksek gerilme stresi ol¢iilmiistiir.

Trabekiiler =~ kemikte  olusan  maksimum  gerilme  stresleri
karsilastirildiginda, her iki modelde Olgiilen stresler birbirine yakin degerde
bulunmustur. 6.Modelde acili implant c¢evresinde Olgiilen stresler, hem
3.Modelde greftlenerek yerlestirilmis implant, hem de 5.Modelde agili implant
cevresinde Olgiilen streslere gore daha diisiik degerlere sahiptir. Bu durum
6.Modele yerlestirilen impant sayisinin arttirilmasi ile aciklanabilir. Sinirh
kemik varliginda implant sayisi, ¢api, uzunlugu ve pozisyonunda degisiklik
yapilarak farkli planlama alternatiflerine basvuruldugu degisik ¢alismalarda
gosterilmistir (Brunski, 1988; Fiorellini et al., 1998; Himmlova, 2004; 1plikcioglu
ve Akca, 2002).

Her iki modelde de bikortikal fiksasyon saglanmasma ragmen
3.Modelde siniis kortikal kemikten Olgiilen maksimum gerilme stresi

6.Modeldekinden daha diisiik tespit edilmistir. 3.Modelde siniis kortikal
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kemikte stres degerlerinin diisiik Olclilmesi, bu bolgeye komsu greft
materyalinin stres absorbsiyonu yapabilecegini akla getirebilir ancak greft

materyalinde oOlgiilen diisiik stres yogunlugu bu ihtimali distirmektedir.

Bu durumda siniisiin posterioruna 45° distoanguler egimlendirilerek
uzun bir implant ve 1.Molar bolgeye siniis kortikal kemiginden de destek
alinarak kisa-genis bir implant yerlestirmenin aynmi bdlgede siniisiin
greftlenerek uzun bir implant yerlestirmeye gore, destek dokular tizerinde daha

diisiik streslere sebep oldugu goriilmektedir.

5.1.6. Model 4 ve Model 6 Arasindaki Degerlendirmeler

Her iki tedavi yaklasiminda da 2. Premolar bolgeye 5x11mm implant;
tarkli olarak 4. Modelde 1. Molar ve 2. Molar bdlgelere siniis greftlenerek
5x11mm implantlar, 6. Modelde 1. Molar bolgeye 6x5mm implant ve 2. Molar

bolgeye 45° distoanguler egimlendirilerek 5x11mm implant yerlestirilmistir.

Her iki modelde kullanilan implantlar i¢cin maksimum Von Mises stres
degerleri karsilastirildiginda, 2. Premolar, 1.Molar ve 2.Molar bdlgelerine
yerlestirilen implantlarda sirasiyla 1.47, 1.50 ve 1.22 oranlarinda olmak tizere,

4. Modelde 6.Modele gore daha ytiksek stres degerleri tespit edilmistir.

Maksimum gerilme stresleri her iki modelde birbirine ¢ok yakin olmak
tizere, diger destek dokularla kiyaslandiginda en yiiksek stres degerleri, krestal
kortikal kemikte Ol¢tilmiistiir. Trabekiiler kemikte ol¢iilen maksimum gerilme

stresleri 4.Modelde her bolgede birbirine yakin degerlerde Olciilmiistiir.
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4 Modeldeki implantlar ¢evresinde trabekiiler kemikte daha homojen bir stres
dagilimi bulunmaktadir. Bu durum boyut ve konum olarak ayni sartlardaki

implantlarin yerlestirilmesine bagl olabilir.

4Model'e ve 5.Model’e ait stres degerleri birbirine ¢ok yakin
Ol¢lilmiistiir. Bu tiir durumlarda siniis greftlemesi yerine atravmatik bir

alternatif olan 6.Modeldeki tedavi planlamasi makul bir yaklasim olacaktir.

5.2. Genel Degerlendirme

Yetersiz vertikal kemik varligindaki tedavi alternatifleri arasinda kisa
implantlarin kullanilmasi akla gelen ilk yontem olmasmna ragmen, literatiirde
kisa implantlarin diisiik basari oranlarindan bahseden giincel calismalar
bulunmaktadir (Hasan et al., 2010; Neldam ve Pinholt, 2010; Raviv et al., 2010).
Basarisizliklarin  cogunda Ozellikle cigneme kuvvetlerinin  yogunlagtig
posterior bolgelerde yiiksek okliizal streslerin krestal bolgede olusturdugu
rezorbsiyon sebep olarak gosterilmektedir. Calis (2006, s. 11), kisa implantlarin
basarisindaki belirgin diisiisiin, bu tip implantlarin genellikle kemik kalitesi ve
hacminin en diisitk oldugu posterior maksillada kullanilmas: gerekliligi
olabilecegini bildirmistir. Bunun yaninda primer stabilizasyon saglandiktan
sonra kisa-genis implantlarm uzun dénemde basarili olduklarini ortaya koyan
calismalar da bulunmaktadir (Fugazzotto et al., 2004; Renouard ve Nisand,
2005; Stellingsma et al., 2000; Tawil ve Younan, 2003; ten Bruggenkate et al.,
1998). Bu klinik bulgularm g¢ogu, okliizal yiikler sonucu olusan kuvvetlerin

implantlardan kemige iletiminde, genis implant c¢apr sayesinde koronal
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kisimdaki artmis ytlizey alanmin etkili oldugu hipotezince desteklenmektedir
(Felice et al., 2009; Koca et al., 2005; Pierrisnard et al., 2003). Bunun yaninda,
okliizal kuvvetlerin neden oldugu streslerin implantin genelini destekleyen
trabekiiler kemik ytizeyinden ¢ok, ozellikle implantin boyun bolgesini saran
kortikal kemikte yogunlagthgini gosteren calismalar implant uzunluguna
ilaveten krestal bolgedeki implant ¢apmin 6nemini vurgulamaktadir (Felice et
al., 2009; Himmlova, 2004; 1plikcioglu ve Akca, 2002; Koca et al., 2005;
Pierrisnard et al., 2003).

Primer stabilitenin en iyi sekilde saglanabilmesi i¢in gerekli olan ¢apin,
implantin bukkal ve palatinal krestal kortikal kemige olabildigince yakin
yerlestirilebilecek genislikte olmasi gerektigi bildirilmektedir (Lee et al., 2005).
Ancak bu noktada dikkat edilmesi gereken husus 6zellikle implant ¢apmin 5
mm’'den daha fazla oldugu durumlarda implant soketinin hazirlanmasi
sirasinda kemigin daha fazla i1stya maruz kalabilecegi ve sonugta kemik-
implant arayiizeyinde kisa donemde basarisizlik olabilecegidir (English et al.,
2000; Langer et al., 1993). Benzer sekilde ¢ok genis implant kullaniminin destek
kemik miktarmi azaltacag: i¢in destek dokulardaki streslerde artisa neden

olacag1 da bildirilmistir (Holmgren et al., 1998).

Implant bagarisi ile ilgili yapilan uzun dénem takip calismalarinda, 7
mm’den kisa implantlarin basarisinda belirgin bir azalma gozlenmistir. Ancak
yine de siniis elevasyonu islemlerine bir alternatif olusturmasi agisindan, farkl
ylizey oOzelliklerine sahip kisa boylu implantlar piyasaya sunulmustur (Das
Neves et al., 2006). Implant uzunluklarinin stres iletimindeki etkileri iizerine

yapilmis bir¢ok calismada, ¢ap sabit tutulmak {izere implant uzunlugundaki
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artisin primer stabilizasyon ve kemik-implant temas alaninin arttirilmasi
yoniinden faydali oldugu, ancak okliizal yiikler karsisinda kret tepesi ve
implant cevresi destek dokularda meydana gelen streslerin azaltilmasinda
kiiciik bir etkiye sahip oldugu tespit edilmistir (Iplikcioglu ve Akca, 2002; Lum
ve Osier, 1992; Meijer et al.,, 1992; Sertgoz ve Gilivener, 1996, Weinberg ve
Kruger, 1996). Yine Tepper et al. (2002), cap1 sabit tutulmak tizere 13.5mm ve
7mm uzunluktaki implantlarmm kuvvet altindaki yerdegistirme miktarlarini

incelemisler ve anlamli bir fark olmadigini bildirmislerdir.

Kemige iletilen streslerin implantin apikaline dogru ihmal edilecek
kadar azalmasi, 7-8 mm.’den sonraki implant uzunlugunun biyomekanik
avantajimin diisiitk oldugunu gostermektedir (Akga et al.,, 2002; Meijer et al,,
1992; Pierrisnard et al., 2003). Kok formlu kisa implantlarin kortikal kemikten
aldig1 destegin, diisiik yogunluklu kemikte bile primer stabilizasyonun
saglanmasmda dramatik bir artis saglayarak implant destekli sabit protezlerin
maruz kaldig1 lateral kuvvetlerin olumsuz etkisini azalttig1 bildirilmektedir

(Pierrisnard et al., 2003; Renouard ve Nisand, 2005).

Krestal kortikal kemik tabakasi bir¢cok calismada oldugu gibi bizim
calismamizda da gerilme ve sikisma streslerinin en yiiksek degerlerde tespit
edildigi bolge olmustur (Aparicio et al., 2001; Calis, 2006, s. 84; Sevimay et al.,
2005a; Sevimay et al.,, 2005b; Stegariou et al.,, 1998; Tavil ve Younan, 2003;
Tepper et al., 2002). Literatiirdeki benzer caligmalarda en yiiksek stres degerleri
ozellikle oblik uygulanan kuvvetler altinda yine krestal kortikal kemikte tespit
edilmistir (Giimiis, 2007, s. 81; Stegariou et al.,, 1998). Bir materyalin stres

absorbsiyon kabiliyeti, o materyalin sertlik derecesiyle dogru orantilidir.
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Kortikal kemigin yiiksek elastisite modiilii, okliizal yiikleme alanina en yakin
destek doku olmasi ve implantin en zayif oldugu boyun bolgesini gevreliyor

olmasi bu ytiiksek stres degerlerinin sebebi olarak diistiniilebilir.

Calismamizda 3.Model disindaki tiim modellerde sintis kortikal
kemiginde trabekiiler kemige gore daha yiiksek oOl¢lilen maksimum stres
degerleri, okliizal streslerin karsilanmasinda siniis kortikal kemigin trabekiiler
kemikten daha etkin rol aldigini ortaya koymaktadir. Cigneme kuvvetlerinin
yogun oldugu molar bolgelerde vyerlestirilen kisa-genis implantlarin
blinyesinde ve ¢evresindeki destek dokularda okliizal yiikleme sonras: yiiksek
stres degerleri beklenirken sonuglarin diisiik Olglilmesi, artmis implant kemik
temasi alanina ek olarak, sintis kortikal kemikle saglanan bikortikal fiksasyonla

aciklanabilir.
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6. SONUCLAR VE ONERILER

Aragtirmamizin sinirlari igerisinde asagidaki hiikiimler ¢ikarilabilir:

1.

Tiim modellerde kisa-genis implatlarin Von Mises stres degerleri uzun
implantlarla karsilastirildiginda belirgin sekilde diisiiktiir. Bu durum
kisa-genis implantlarin, stresleri destek dokulara daha fazla ilettiklerini

gostermektedir.

Tim modellerdeki implantlar kiyaslandiginda en yiiksek Von Mises

stres degeri 45° distoanguler yerlestirilen implantta olciilmiistiir.

Krestal kortikal kemik tabakasi en yiiksek gerilme ve sikisma stres

degerlerine sahiptir.

Implantlarin siniis kortikal kemikten sagladigi bikortikal fiksasyon,

destek dokularda olusan streslerin azaltilmasini saglamistur.

Okliizal streslerin karsilanmasinda siniis kortikal kemik trabekiiler

kemikten daha etkilidir.

Ayn1 miktarda kemik varliginda, greft materyalinden bagimsiz olarak,
implant sayisindaki azalma, implant ¢apindaki artisla telafi edilerek

destek dokulara iletilen stresler dengelenebilir.

Streslerin azaltilmasinda, implantlarin greft dokusu iginde kalan

kismindan ¢ok, destek kemik dokusu i¢inde kalan pargasinin yiizey alam

etkilidir.
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11.
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Greft materyalinde gerilme stresleri sikisma streslerinden daha yiiksek

olup, stres degerleri ihmal edilebilecek kadar diistikttir.

Greft materyali en fazla siniis kortikal kemikteki stresleri azaltmigken,
implatin uzun donem basarisinda daha etkili olan trabekiiler ve krestal

kortikal kemikte belirgin bir etki saglamamustir.

Calismamiz sonunda en iyi sonuglar, 1.Molar ve 2.Molar bolgelere kisa-

genis implantlarin uygulandigi 2.Modele aittir.

Tedavi alternatifleri arasinda molar bolgeye, bir implant yerlestirilmesi
diisiintiliiyorsa en bagarii planlama sirasiyla MODEL 1, MODEL 3,
MODEL 5; iki implant yerlestirilmesi diisiiniiliiyorsa en basarili
planlama sirastyla MODEL 2, MODEL 6, MODEL 4 olacak sekilde tespit

edilmistir.

Greftleme yapilmadan birinci ve ikinci molar bolgelere kisa-genis birer

implant yerlestirilerek planlanan koprii restorasyonlar1 diger tiim alternatiflere

gore kuvvet iletimi yoniinden en basarili tedavi yaklasimi olup giivenle

kullanilabilir.

Sinlis greftlenerek ikinci molar bolgeye standart boyda ve capta bir

implant yerlestirilmektense, ayni bolgeye bir kisa-genis implant veya birinci

molar bolgeye kisa-genis bir implant ve ikinci molar bolgeye de distoanguler

yonde standart boyda ve ¢apta bir implant yerlestirilmesi 6nerilir.

Ikinci molar bolgeye distoanguler yonde standart boyda ve capta bir

implant yerlestirilmektense, ayni bolgeye siniis greftlenerek standart boyda ve



159

capta bir implant veya ayni bolgeye kisa-genis bir implant yerlestirilmesi

tavsiye edilebilir.

Siniis greftlenerek birinci ve ikinci molar bolgeye standart boyda ve
capta iki implant yerlestirilmektense, birinci molar bolgeye bir kisa-genis
implant ve ikinci molar bolgeye distoanguler yonde standart boyda ve ¢apta bir

implant yerlestirilmesi tavsiye edilebilir.

Sintisiin sinirladigr dissiz atrofik posterior maksillada, 5mm’lik vertikal
kemik ytiiksekligi mevcudiyetinde 5mm boy ve 6mm ¢ap degerlerine sahip kisa-
genis implantlar krestal kortikal kemik, trabekiiler kemik ve siniis kortikal
kemikten destek almarak, fonksiyonel kuvvetler Kkarsisinda giivenle

kullanilabilir.

Calismamizda kullanilan ti¢ boyutlu modeller belirli bir klinik durumu
yansitacak sekilde bir hastaya ait tomografi goriintiisiinden faydalanilarak
hazirlanmistir. Kullanilan doku ve protetik malzemelere ait mekanik 6zellikler
literatiirde tanimlanan sekliyle belirlenmis ve simirlanmistir. Ancak anatomik
varyasyonlar ve kullanilan malzemelerdeki ¢esitlilik bu ¢alismanin seklini ve
elde edilecek bulgulari degistirebilir. Implantlarin makro ve mikroyapisindaki
tarkliliklar ve implant dizaynlari, bulgular tizerinde belirleyici rol oynayacaktir;
bu nedenle calismamizdan elde ettigimiz sonuglar farkl implant sistemleri icin
degisiklikler gosterebilir. Dolayisiyla ileride benzer calismalar farkli implant
sistemleri icin de yapilarak, implant sistemlerinin biyomekanik o6zellikleri

arastirilmalidir.
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