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OZET

Mekanostatik teorisine gore kemige gelen yiikleri az olmasi alveolar kemikte atrofiye
neden olurken, yiiklerin miktarinin fazla olmasi ise rezorpsiyona neden olabilmektedir.
Bu durumdan 6zellikle normal disin etrafindaki alveolar kemikten 20 kat daha fazla
remodelinge ugrayan peri-implant kemik daha fazla etkilenebilir bu yiizden yapilan
implantlarin tasariminin yiikleri kemige homojen sekilde iletebilmesi istenmektedir.
Calismamizda 3 farkli implant dizayninin dort farkl tip alveolar kemik iizerinde, iki
farkli abutment kullanilarak dikey ve acili kuvvetlere maruz birakilmasi sonucunda
meydana gelen stres dagiliminin sonlu elemanlar analizi ile incelenmesi
amagclanmustir.

Calismada Misch tarafindan tanimlanan dort farkli kemik yapisi, silindirik,
acilt ve basamakli ti¢ farkli govde dizayni ve platform switching ve diiz platformlu
abutmenttan olusan iki farkli abutment yapisi sonlu elemanlar analiz programinda
modellenerek toplamda 24 model olusturulmustur. Elde edilen modeller {izerine
100N’1luk kuvvet; dikey, 30°, 60° ve yatay yonde uygulanarak toplamda 96 arkli analiz
gergeklestirilmistir.

Yapilan analizler sonucunda kuvvetlerin en 1y1 dagilim gosterdigi kemik tipi
D1 kemik olurken, stres dagilimin en iyi saglayan implant ve abutment; silindirik
implant ve platform switching abutment olmustur. En fazla stresin goriildiigii kemik
ise D4 kemik olurken en kotii stres iletimini saglayan implant ve abutment ise

basamakli implant ve diiz platformlu abutment olmustur.

Anahtar Sozciikler:

Alveolar kemik, implant, Abutment, Gévde dizaym, Stres analizi, Sonlu

elemanlar analizi



SUMMARY

According to mechanostatic theory, short of the mechanic loads can cause alveolar
bone athrophy while excessive loads may cause resorption. Perimplant-bone which
remodels 20 times more than alveolar bone surrounding normal teeth, more likely can
be affected by this. So the design of the implants desired to transmit the loads
homogeniusly to the bone. In our study it is aimed to evalute the distribution of stresses
resultant of vertical and angular forces caused by three different implant design and
two different abuntment on four different alveolar bone type using finite element

analysis.

In the study 24 different models have been formed by finite element analysis
software using four different bone types which defined by Misch, three different
bodies as cylindrical, angular and stepped and two different abutment types as
switching and flat. 100 N force applied vertical, 30°, 60° and horizontal and 96

different analysis are performed on the models.

According to the results of analysis, bone type which showed optimum force
distribution was D1. Implant and abutment designs providing best distribution of
forces are cylindrical implant and platform switching abutment respectively. While
maximum stress seen on D4 type bone, worst stress distribution was caused by stepped

implant type and flat abutments.

Key Words:

Alveolar Bone, Implant, Abutment, Body Design, Stress analyses, Finite element

analyses



1 GIRIS

“Giizellik ahenktir, diizendir, sinirdir. Insamn algi simrlarini, kavrayis giiciinii asan
veya normalin disina ¢ikan hi¢ bir sey, giizel olamaz” der Aristoteles ve bu soziiyle
asirlar boyunca giizelligi ve estetigi yakalamaya calisan insanoglunun giizellik

kavramindaki sinirlarini da ortaya koymus olur.

Tarihe bakildiginda insanlarin giizellesebilmek icin bir¢ok yontem gelistirdigi
goriilmiistiir. Yapilan arkeolojik kazilarda M.O. 6. yiizyilda yasamis olan Lidya
uygarliginda, agir elementlerin ayrigtirilarak makyaj malzemeleri yapildigi ve
ilerleyen yillarla birlikle insanlarin giizellik anlayist i¢in daha karmasik teknikler

gelistirdigi bulunmustur.

Tarih boyunca insanlarin giizellik ve estetik anlayisinda tamamlayici en 6nemli
unsur olarak gordiikleri seylerden birisi de giiliis olmustur. Tolstoy “Giizel bir giiliis,
karanlik bir eve giren giines 1518ina benzer” soziiyle giiliisiin 6nemini belirtmistir.
Insanlar giizel bir giiliis saglayabilmek igin ge¢misten bu yana dislerinin estetigi ve
sagligiyla yakindan ilgilenmislerdir, eksik dislerin rehabilitasyonu i¢in bir¢cok uygarlik
farkli uygulama yapmustir. M.O. 2000 yillarda ¢ene kemigi igerisine tahtadan yapilmis
dis sekilli yapilar yerlestirilmis ve nakil etme anlamima gelen implantasyonun ilk

temelleri atilmistir.

1.1 Dental implant

Implant kelime anlami ile nakletme veya bir baska deyisle cansiz doku veya
biyomateryallerin canli bir dokuya nakledilmesi anlamima gelmektedir. Nakledilen
materyal ise implant olarak isimlendirilir. Implant eksik bir béliimii veya dokuyu

restore etmek amaciyla viicut igine yerlestirilen suni aygitlara verilen isim olarak da
3



tanimlanabilir (Greenfield 1913, Misch ve Misch 1992). implantoloji ise herhangi bir
nedenle meydana gelen dis eksikliklerini implantlar kullanilarak rehabilite eden, 6zel

bir egitim ve hiiner gerektiren dis hekimliginin bir dalidir.

1.1.1 TImplant Tarihi

Oral cerrahi ”exodontia” dalindan sonra gelen en eski ikinci dis hekimligi dali oral
implantolojidir.  Oral implantolojinin - M.O. 3000 yilina kadar uzandig
diistinilmektedir (Allen 1924). Cin ve Misir gibi uygarliklar1 ig¢ine alan oral
implantoloji bilimi ilk baslarda aga¢ parcalarindan yontulmus c¢ivi, igne ve dis sekilli
materyallerin kemik igine yerlestirilmesi seklinde uygulanmaktaydi (Cranin 1990,
Misch 2007). M.O. 2000°li yillarda Misirda dis alaninda 6zellesmis hekimler dis
estetigi icin curlklerin tedavisi, agagtan ve tastan pargalar kullanilarak dis
eksikliklerinin giderilmesi gibi uygulamalar yapmaktaydilar (Anjard 1981). Ilerleyen
yillarda dis estetigine daha da 6nem verilmesi ve dis eksikliklerinin onarimi i¢in farkl
yontem arayisina girilmistir. Beyaz olmasindan dolay: fildisleri kullanimi, orta
Amerika’da Inkalar’da deniz kabuklarindan dis yapimi, Cinlilerde ve Misirlilarda

metal ve degerli elementlerden dis seklinde implant yapilmaya calisildigi goriilmiistiir.

Yakin tarihte gliniimiiziin implantlarina benzer ilk implant 1809 yilinda
Maggiolo tarafindan altin kullanilarak yapilmistir. 1887°de Harris kursun kapl platin
postlarin oturdugu porselen disler kullanmig, Lamnotte ise 1990’larin baslarinda
glimiis, piring, aliiminyum, kirmizi bakir, magnezyum, nikel, altin, yumusak ¢elik gibi

materyaller kullanarak implantlar iiretmistir.

1909°da ise ilk dis kokii benzeri implant Greenfield (1913) tarafindan iridyum
ve platin kullanilarak bos 6rgii kafes tasarimiyla yapilmistir bu tasarimi digerlerinden
ayrran en Onemli unsur tasarimimn modern implantlara benzeyen, kemik igine
yerlestirilen parga ve abutment pargasi olarak iki pargali bir sekilde dizayn edilmesidir.
1937 yilinda Adams tarafindan disetinin altina yerlestirilen ve dis etinin iizerine

yuvarlak uglari ile ¢ikan sub-periostal implant tasarlamis ancak cerrahi sirasinda
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implantin tam olarak uyumlandirilamamasi ve tam bir desteklik saglamamasindan

dolay1 fazla ilgi gormeyen bir tasarim olmustur (Branemark 1983).

Strock (1939) krom, kobalt ve molibdenden olusan kok bi¢imli tek parga
implant tiretmis ve lateral dis ¢ekimi sonrasinda immediate olarak yapmis oldugu
uygulamanin 9. ve 18. yillarindaki takiplerinde herhangi bir sorun olmadan, basaril
bir sekilde agizda kaldigin1 gormiistiir. Strock’un implantindaki bu basarmin, implant
ve kemik arasindaki bu birlesmeden oldugu diisiiniilmiis ve bu birlesme ilk kez Bothe
ve ark. (1940) tarafindan “kemik kaynamas: ” olarak adlandirilmistir. 1948’de Maglio
Formiggini kemige yerlestirilmesi daha kolay olan ve kemikle daha fazla temas
saglayarak kemik kaynamasi arttirmak i¢in bir tasarim yapmis ancak kemigin kompakt
oldugu durumlarda yerlestirilme sirasinda tasarimda bulunan spirallerin agilabilmesi
veya yerlestirme sirasinda implant boynunda siklikla kiriklarin olusmasi nedeniyle
Kullanim1 kisa siireli olmustur. Formiggini bu dizayndaki spiralden dogan

olumsuzluklart giderdigi farkli dizaynlarda olmustur (Linkow ve Cherchéve 1970).

Calismacilar kaynamanin daha hizli olabilmesi icin iyilesme sirasinda,
implantin mukoza altinda kalmasinin pozitif etkisinin olabilecegi diistinmiisedir.
Strock (1949) bu diisiince ile birlikte Greenfield’in 1909’daki iki pargali tasarima
benzeyen ve iyilesme sirasinda disetinin altinda kalan ve st yapisinin iyilesme
sonrasinda bireysel olarak yapildig1 iki pargali titanyum bir implant tasarlamistir.
Strock tasariminda implant ve kemik arasindaki birlesmeden kaynama degil “ankiloz ”
olarak bahsetmistir. Tasarlamis oldugu iki pargali implantin fonksiyon sonrasinda 40.

Yilinda bile basari ile agizda kaldigini gormiistiir (Shulman 1990).

Branemark 1950’lerde implantin kemige tutunmas ile ilgili hayvan ¢aligmalari
yapmis ve 1960’larin baslangicinda kopeklerde yumusak ve sert dokularinda hicbir
reaksiyon olmaksizin basarili bir sekilde iyilesmis olan 10 yillik implantlarin takibini
gerceklestirmistir. Bu implantlardaki implant-kemik ara yiizeyindeki iyilesmeyi 1s1k
mikroskopunda inceleyerek, kemik kaynamasi veya ankiloz deyimleri yerine

(giinlimiizde kullanmakta oldugumuz) yasayan kemigin bir implantin yiizeyi ile



dogrudan temasi olarak nitelendirdigi “Osseointegrasyon” terimi ile isimlendirmistir
(Adell ve ark. 1981, Branemark ve ark. 1977).

1960’1 yillarda 6nce pin sonra da silindir tarzli implant dizaynlar1 yaygin
olarak kullanilmaya baslanmis, pin veya tripod implant olarak bilinen tasarimin
onciiliigiinti Jacques Scialom yapmustir. Ancak Leonard Linkow’un “ventplant ” olarak
isimlendirdigi ilk self-tapping implanti gelistirmesinden sonra kullanimi terk

edilmistir (Branemark ve ark. 1977).

1967°de  Linkow ventplant tasariminin  genisligi dar kemiklere
uygulanamamasindan dolay1 farkli bir tasarim olan titanyumdan yapilmis olan blade
implant tasarimin1 yapmis ve genisligi yetersiz olan alveolar kretlere de rahatlikla
uygulanmasini saglamistir. Ancak blade implantlarin yerlestirilebilmesi i¢in kemik
yiiksekliginin belirli bir ylikseklikte olma gerekliligi ve rezorbe kretlere
uygulanamamasindan dolay1 1970’lerde Roberts titanyumdan yapilmis Ramus-blade

ve Ramus-frame implant tasarlamis ve asir1 rezorbe kretlere basartyla uygulamistir.

1967°deki blade tasarimi implantin uygulanmasinin travmatik olmasi ve
1970°deki ramus-frame implantlarin ise kuvvet altinda belirli bir slire sonra frame
bolgesinin alveolar kemige vidalandigi yerlerden kirilmasi nedeniyle kullanimi uzun
siireli olmamustir. 1972’lerde Jean Marc Juillet tarafindan disk tipi implantlar
gelistirilmigtir. Disk tipi implantlar maksillada basarili bir sekilde kullanilirken
ozellikle rezorbe anterior mandibulada kullanilamadigindan 1975°de Bosker
tarafindan transmandibular implantlar gelistirilmis ancak uygulanmasinin travmatik

olmasindan dolay1 uzun siire kullanilmamastir.

1980’lerde ise Branemark Toronto konferansinda yapmis oldugu sunumla
implant  basarisizliklarindaki ~ osseointegrasyon  sorunlarina  deginmis  ve
osseointegrasyon deyiminin sadece mikroskobik bir durum olmadigini, ayni zamanda
bir klinik durum olan rijit fiksasyonu da tanimladigint ve igerdigini sOylemistir.
Gliniimiizde de rijit fiksasyon implantin o0sseointegrasyonunun klinik kontroliinde
kullanilan bir yontemdir. Rijit fiksasyonda 1 ila 500 g kuvvet uygulandiginda
implantta gozlemlenebilir bir hareket olmamasi durumunu gosteren bir klinik terimdir.

Brenamark ayrica bu konferansta “fixture” terimini ortaya atmistir ve iki pargali, tist



yapist bireysel olarak hazirlanan dizaynlarin avantajli oldugundan bahsetmistir.
Branemark’in osseointegrasyon kavrami, Strock’un ankiloz kavramindan daha fazla
kabul gormiis ve bir¢cok ¢alismaci tarafinda desteklenmistir. Bu destegin en énemli
sebebi diger ¢alismacilardan farkli olarak Branemark’in bulundugu dénem g6z 6niine
alindiginda; benzersiz klinik vaka caligmalari, cerrahi ve kemik fizyolojisi ile ilgili
caligmalari, yumusak ve sert doku iyilesmesi ile ilgili ¢aligmalaridir (Branemark 1983,
Branemark ve ark. 1977). Bu galismalar sayesinde ge¢cmis donemlerdeki implant
tasarimlarindaki hatalar ve eksiklikler anlasilmis ve giliniimiizde yaygin bir sekilde
kabul goren kok bigimli implant tasarimlarmin olugsmasina onciiliik etmistir.
Branemark’in baslattig1 bu akim ile birlikte, 1988’deki Ulusal Saglik Enstitiileri’nin
(National Institutes of Health) ve Amerikan Implant Dis Hekimligi Akademisi
(American Academy of Implant Dentistry) dental implantlar konusunda yayimlamis
oldugu konsensiis raporunda “Kok bigimli implant” terimini tanimlayarak giiniimiizde

yaygin olarak kullanilan k6k formlu implant akimini baglatmiglardir (Cranin 1990).

1.1.2 Implant Govde Terminolojisi

Endeosteal implantlarin temellerinin eskilere dayanmasina ragmen implantlar i¢in bir
jenerik dil Misch (Misch ve Misch 1992) tarafindan gelistirilmistir. Implantlarn her
basamagindaki terminoloji, implantin yerlestirilmesinden restorasyona kadar olan
kronolojiye uygun olarak diizenlenmistir. Terminoloji hazirlanirken. Birlesik
Devletlerde sik kullanilan bes implant sistemi referans alinmistir. Ancak implant
pazarindaki inanilmaz artigla birlikte 2000°1i yillarda 1300 farkli gévde dizayni ve
fakli materyale, sekle, boya, capa, uzunluga ve baglanti sekline sahip 1500°{in tizerinde

farkli abutment tasarimi tescillenmistir (Binon 2000).

1.1.3 Dental implantlarda Kullanilan Materyaller

Dental implantlarda gegmisten bu yana deniz kabugundan demire, tastan altina kadar

bircok materyal ¢alismacilar tarafindan denenmistir. Bunlarin bir kismi canli dokularla



olan uyumsuzlugu nedeniyle, bir kismi mekanik dayanimlarinin az olmasi nedeniyle
kullanimlari sonlanmistir. Biyo-uyumluluk konusunda en bagarili materyallerden biri;
1790 yilinda Reverend William Gregor tarafindan izole edilerek tanimlanan ve
giintimiize kadar giivenle kullanilmis olan titanyum olmustur (Van Noort 2013, Wang
ve Fenton 1996, Williams ve ark. 1976). Fakat implantlarda biyouyumluluk kadar
onemli diger bir konu, stomatognatik sistemdeki yiiklere basarili bir sekilde karsi

koyabilmesi veya mekanik ve fiziksel 6zellikleriyle bu kuvvetlere dayanabilmesidir.

Implant materyalinin biyolojik uyumu kadar, mekanik acidan da, ¢ekme
dayanimi ve young modiilii gibi fiziksel 6zelliklerinin de yeterli olmasi ve en az kemik
kadar sert olmasi gerekmektedir. Ancak kullanilan materyalin cinsi ile birlikte
implantin egilme-biikiilme direnci de artacaktir, biikiilme direncindeki artig ‘Stres
shielding’ etkisini de beraberinde getirebilir. ‘Stres Shielding” materyallerde
kullanilan biyomateryallerin 6zelliginden kaynakli olarak o materyalin fonksiyonel
kuvvetler altinda kemige ilettigi strainlerin-gerilimlerin azalmasi1 olarak ifade
edilebilir. Aslinda bu etki ilk basta istenilen bir 6zellik gibi goriilse de bu etki sonucu
uzun donemde, kemige iletilmesi gereken ve kimligin uyarilmasini saglayacak
fizyolojik limitlerdeki gerilimler yeteri kadar iletilemedigi i¢in kemiklerde, dissiz
kretlerde de goriilen ‘kullanilamama (disuse) atrofisi’ goriilebilir. Bu nedenlerle
implant materyali se¢imi olduk¢a Onemlidir. Bu konuya bir 6rnek olarak;
Biyouyumlulugu ¢ok iyi olan aliiminyum-oksit dental implantlarin dental
implantolojide implant materyali olarak kullanilamamasindaki en biiyiik neden;
aliminyum-oksitin kemik dokusuna gore 33 kat daha rijit olmasi ve buna bagl olarak
kemikte ‘Stres Shielding’etkisi olugsmasidir. Bu etki implantlarin iizerine gelen
streslerin kemige iletilememesine ve bunun sonucunda da yikimlarin olusmasina
neden olmaktadir. Ozellikle kemik iletilen mikro gerinimin miktarinmn 50 mikro

gerilmeden dazla olmamalidir (Frost 1987, Misch 2005).

Gegmisten bu yana implantlar i¢in bir¢ok siniflama yapilsa da giiniimiizde en
sik kullanilan siniflama implantlarin kimyasal igeriklerine gore yapilan siniflamadir

(metaller, seramikler ve karbonlar, polimerler) (Sertgéz 2005).



1.1.3.1 Metal Alasimlar

Metal alagimlarin amaci; metalleri miikemmellige ulagtirmak i¢in bir metalin zayif
yoniiniin farkli bir metal ile ortadan kaldirilmasidir. Bu grupta Titanyum ve alagimlari,
paslanmaz ¢elik ve krom-kobalt alasimlar1 yer almaktadir. Bu materyaller kirilgan
olmamalari, islenebilirliklerinin kolay olmasi, ve bir¢ok teknikle steril edilebilmeleri
gibi 6zelliklerinden dolay1 en ¢ok kullanilan implant materyalleridir (Sertgdz 2005).
Bu alasimlar igerisinde titanyum alasimlar iyi biyolojik uyuma sahip olmasi, toksik
reaksiyon olusturmamasi, kanserojen etki gostermemesi ve iyi bir mekanik 6zellige
sahip olusu nedeni ile glinlimiizde dis hekimliginde kullanilan implant alagimlarindan

en iyisi olarak kabul edilir (Ochiai ve ark. 2004).

Titanyum; glimiis aliiminyum, arsenik, bakir, demir, galyum, uranyum,
vanadyum ve c¢inko ile alagim olusturabilir (Parr ve ark. 1985). Titanyuma, demir,
nitrojen, oksijen ve karbon ilavesi mekanik 6zelliklerini daha da giiclendirir (Meffert
ve ark. 1992, Parr ve ark. 1985, Tanahashi ve ark. 1996).

Titanyum ve alagimlar1 yliksek korozyon dayanimlari ve biyolojik uyumlarinin
yaninda kemikten daha sert olmasina ragmen, diger tiim implant materyallerine gore
kemige en yakin elastik modiile sahip olmasindan dolay: tercih géren bir alagimdir. Bu
ozelligi kemik-implant ara yiiziinde stres dagiliminin diizenli olmasina ve dengeli bir

stres dagiliminin olugsmasini saglar (Hruska 1987, Lautenschlager ve Monaghan 1993).

Titanyum implantlarin “Alfa ve Beta” olmak tizere iki farkli tiirii vardir; alfa
formda metal 882,5 °C ‘ye kadar olan sicakliktadir. Bu derecenin {izerinde ise beta
formuna gecer. Saf titanyumun 1sitilmasi, aliminyum ve vanadyum gibi elementler ile
belirli konsantrasyonlarda karistirilmasi ve ardindan sogutulmasi ile bu formlar
olusturulmaktadir. Dental implantlarda bu alagimlarin en ¢ok alfa-beta faz
kombinasyonu kullanilmaktadir. Bu alagim % 6 aliminyum ve % 4 vanadyum igerir

(Sertg6z 2005).

TiO? tabakasi ile materyal canli dokular uyumludur. Titanyum aliiminyum

vanadyum alasimi, en 1yi mekanik ve fizyolojik 6zellikleri, korozyon direnci ve tiim



metalik biyomateryallerin genel biyouyumlulugunu gosterir (Brown ve Lemons 1996,
Niinomi 2002, Niinomi 2003, Williams ve ark. 1976)

Farkl1 derecedeki titanyumun elementlerinin elastiklik modiilii benzerdir (103
GPa) ancak titanyum alagimlarinin elastik modiilleri bir miktar yiiksektir (113 GPa).
Bu nedenle ticari saf titanyum dereceleri ve alasimlar1 arasinda 6nemli dayaniklilik
farklilig1 olmasina ragmen, alasimlarin elastik modiilii daha ytiksektir. Titanyum
alagimi, biyomekanik dayaniklilik, biyouyumluluk ve kemik implant ara yiiziinde

elastiklik modiilii uyumu bakimindan en iyi ¢6ziimii sunar (Misch 2007).

1.1.3.2 Seramik ve Karbonlar

Metal implantlarin (6zellikle biyotipi ince olan hastalarda) diseti altindan yansimasi
sonucunda olugan kotlii gorlintiiniin bertaraf edilmesi ve peri-implant hastaliklar
sonrasinda ortaya c¢ikan koyu metal goriintii yerine agik renkteki seramik
goriintiisiiniin daha kabul edilebilir olmasindan dolay1 seramik implantlar tiretilmistir
(Hench ve Polak 2002). Seramik materyaller yapisal olarak elektrik ve 1s1
gecirgenlikleri ve de kirilganliklar1 gibi belirgin dezavantajlara sahip olmalarina
ragmen sadece estetik yoniinden dolayr implant materyali olarak da kullanilmistir

(Lemons 2004).

Seramik implant tretiminde ozellikle dayanikliligi yiiksek olan aliimina ve
zitkon gibi materyaller kullanilmis ancak mekanik olarak istenen dayanikliliga
ulasilamamustir. Ozellikle estetik amagla kullanilmis olduklar1 anterior bdlgedeki en
fazla olusan makaslama kuvvetlerine kars1 dayaniksiz olmasindan dolay1 yerini daha
giiclii olan karbon implantlara birakmis, ancak karbon implantlarda dayaniklilik
acisindan istenileni vermediginden seramik malzemeler metal implantlar i¢in yilizey
kaplamasi olarak kullanilmaya baslanmistir (Hench ve Wilson 1993, Kamitakahara ve
ark. 2008). Ozellikle son dénemlerde yiizey kaplamas1 olarak kullanilan biyo-inert
seramiklerin kullanimi1 terk edilmis ve bunun yerine hidroksi apatit, biyocam gibi

biyoaktif seramiklerin kullanimi yaygilasmistir (Kitsugi ve ark. 1996)
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Implant iiretiminde karbon olarak karbon-silikon, polikristalin cams1 karbon
gibi materyaller kullanilmis olsa da, giinlimiizde sadece titanyum implantlarin yiizey
kaplamalarinda kullanilmaktadir (Sertgéz 2005).

1.1.3.3 Polimerler

Polimer; kiiclik, tekrarlanabilir birimlerin olusturdugu uzun-zincirli molekiillerdir.
Tekrarlanan birimler, “mer” olarak adlandirilir. Senteze baslarken kullanilan kiigiik
molekiil agirlikli birimlere ise “monomer” adi verilir. polimerizasyon sirasinda,
monomerler doygun hale gelerek (zincir polimerizasyonu) veya kiiclik molekiillerin
yapidan ayrilmasi ile (H20 veya HCI ) degisir ve “mer” halinde zincire katilir.
Polimerlerin 6zellikleri, yap1 taslari olan monomerlerden biiylik farklilik gosterir
(Peksen ve Dogan 2011). Polimerlerin mekanik direnglerinin diisiik ve elastik
ozelliklerinin yiliksek olasindan dolay1 dental implantlarin ana yap1 elemanlar1 olarak
genis kullanim alanlar1 yoktur. Dental implantlarda yapisal izolasyon ve sok absorbe
materyali olarak ikincil amaglarla kullanimi daha yaygin olarak tercih edilir (Rieger

ve ark. 1989a).

1.1.4 implant Dizaym

Implantlarin daha kolay uygulanabilmesi ve yerlestirildikleri alveolar kemige tutunma
saglayabilmesi ve fonksiyon sirasinda sahip olduklari (sabit veya hareketli) iist yapiya
en stabil bir sekilde destek olabilmesi i¢in gecmisten giiniimiize “Blade tipi, Vent tipi,

Vida tipi” gibi bir¢ok formda implant dizayni1 denenmistir (Sertgéz 2005)

Implant govdesinin gévde dizaym, implant-kemik ara yiizeyindeki kemik
cevabr ve implanta gelen dikey ve yatay kuvvetlerde stresin alveolar kemige nasil
dagilacagini belirleme agisindan énemli bir role sahiptir. Giiniimiizde en ¢ok kabul
gérmiis dizayn silindirik formda kok yapisina benzeyen implantlardir. Kok sekilli
implantlarin protetik uygulamalarda, iyilesmede ve yerlestirmede sagladigi kolayligin

ve stres dagiliminin, blade ve vent tipi implantlara goére daha iyi oldugu gortilmiistiir
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(Watzek 1996). Bu nedenlerden dolay1 giiniimiizde daha fazla tercih edilmektedirler
(Anusavice 2003).

Ancak implantlarin formundaki ufak degisiklikler bile implantin alveolar
kemige tutunmasini ve stres dagilimini ciddi oranda etkileyebilmektedir bu ylizden

implant geometrisinden bahsederken, endosteal kok formlu dental implantlarin;
Govde yapist,
Cap,
Uzunlugu,
Yiv tasarimi,
Yiizey Ozellikleri ve

Boyun bolgesi 6zelliklerinden bahsetmek gerekir.

1.1.4.1 implant Gévde Yapisi

Implantin gévde yapisi Sekil 1-1°da goriildiigii gibi; krest modiilii (Boyun bdlgesi),

gdvde ve apeksten olusacak sekilde 3 kisimda incelenebilir.

Implantlarin krestal modiiliine bakilacak olursa; kemik seviyesi veya doku
seviyesi implantlar diye ikiye ayirmak miimkiindiir Sekil 1-2. Kalin fenotipe sahip
hastalarda doku seviyesi implantlar, ince fenotipe sahip hastalarda ise kemik seviyesi
implantlar siklikla kullanilsa da peri-implant hastaliklar sonucunda meydana gelen
yumusak doku kayiplart sonrasinda implantin yiizeyinin goriinmesi doku seviyesi
implantlarda daha sik meydana gelmektedir. Bunu yaninda baz1 calismalarda doku
seviyesi implantlarda marjinal kemik fiizerinde daha fazla stres olustugunu
belirtmislerdir (Eser ve ark. 2013). Ancak bagka ¢alismalarda doku ve kemik seviyesi
implantlar arasinda stres bakimindan fark olsa da klinik kemik kaybi1 bakimindan
herhangi bir fark goriilmedigini belirtmislerdir (Vouros ve ark. 2012). Stres
bakimindan kemik ve doku seviyesi implantlarin birbirine kesin bir stiinligi

bulunmasa da, peri-implantitis sonucunda meydana gelen yumusak doku kayiplarinda
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doku seviyesi implantlar i¢in dezavantaj oldugundan dolay1 implant iireticilerinin

bircogu kemik seviyesi implant liretimine agirlik vermislerdir.

Krest modiilii

Govde

Apeks

Sekil 1-1 implantin gdvde boliimleri

Sekil 1-2 Doku seviyesi (sol taraf) ve Kemik seviyesi (sag taraf) implant

Implantlarin apikal yapisinda osseointegrasyondan sonra implantin dénmesine
engel olacak “hollow” olarak isimlendirilen bosluk yapilar veya “screw vent” olarak
isimlendirilen yivlerin ¢ikarilmasiyla olusturulan acili bolgeler kullanilmaktadir (Sekil
1-3). Ancak yapilan ¢alismalarda apikal bolgedeki hallow isimli boslugun ¢ogu zaman
kemik ile dolmadigini hatta bazi durumlarda baslayan enfeksiyonun apikal bolgede bu

alana tutulum olusturmasi nedeniyle basarisizliga neden oldugu (Piattelli ve ark. 1999)
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ve biyomekanik olarak implant yapisini zayiflattigi goriilmistiir. Bu yiizden hollow

yerini, screw vent denilen yivsiz agili girintili bolgelere birakmustir.

Implantlarm apeksi kiint veya solid vida tarzinda olabilir. Kiint u¢lu implantlar
sinlis, mandibular kanal gibi anatomik olusumlara yakin olan bolgelerde sinirli tecriibe

ve imkana sahip olan hekimlere 6nemli avantajlar saglar (Branemark ve ark. 1977).

Sekil 1-3 Hollow implant (sol tarafta), Vent implant (sag tarafta)

Implantlarin gévde yapisi silindirik, acili veya basamakli formda olabilir (Sekil
1-4). Govde dizaynindaki farkliliklar hem implant kemik kontagini hem de stres
dagilimini etkiler ancak govde dizaynindaki farkliklarin stres yapisini nasil etkiledigi
ile ilgili yeterli ¢aligma bulunmamaktadir. Yapilan iki boyutlu Sonlu elemanlar
analizinde basamakli implantlarin stres dagilimi i¢in daha uygun oldugu goriilmiistiir,
ancak bu c¢alismalarda kullanilan modellerin 2 boyutlu olmast ve govde
dizaynlarindaki diger parametrelerin standardize edilmemis olmasi ¢alismalarin

sorgulanabilmesine neden olmaktadir (Geng ve ark. 2001a, Holmgren ve ark. 1998).

(e

Sekil 1-4 Silindirik (sol), A¢ili (orta) ve Basamakli implant dizaynlar (sag)
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1.1.4.2 implant Cap1

Implant cap1 implant yiizey alaninin artmasini saglayan en énemli unsurlardan biridir.
1970’lerde mevcut implantlar 2mm den daha inceydi ilk defa Branemark 3.75mm
capindaki implant1 tanitt1 ve bu sekilde meydana gelen implant kiriklarinin 6niine
gegmek istedi. Ayn1 zamanda g¢ekim soketlerinde kullanmak amaciyla Branemark
tarafindan tanitilan 4 mm capindaki implantta siklikla kullanilmaya baslandi.
Implantlarda artan ¢ap sadece kirilmalar1 azaltmakla kalmayip ayn1 zamanda protetik

rehabilitasyonu da kolaylastirdi (Misch 2007) .

Lee ve ark. (2005) yapmis olduklar1 derlemede ideal implant ¢apinin alveolar
krette, bukkal ve lingual kortikal tabakaya en yakin temasta olacak sekilde segilerek
maksimum stabiliteyi saglayacak implantlar oldugunu savunmuslardir. Bu sekilde en
genis implantin kullanilmasiyla olusan c¢aptaki artis implantin yiizey alanini
genisleterek daha fazla implant-kemik kontak alani olugsmasini saglamakta (Langer ve
ark. 1993) ve artan implant-kemik kontak alani ile implant iizerine gelen stresin daha
Iyi dagilmasini saglamaktadir. Stresin daha iyi dagilmasi krestal kemikte olusabilecek
potansiyel kemik kaybimnin azalmasmi saglayabilir (Lee ve ark. 2005). Implantin
capindaki her 1mm deki artis implantin fonksiyonel yiizey alaninin %30 dan %200
kadar artmasimi saglamaktadir (Lautenschlager ve Monaghan 1993) dislerin
bircogunun kronal bolgesindeki ¢ap1 4 mm den biiyiiktiir, implantlarda biiytlik cap daha
1yi bir protetik ¢ikis profili sunmakta ve implant ylizeyine gelen stresi daha genis
kemik bolgesine ileterek daha iyi bir yiik dagilimi saglamaktadir. Yapilan sonlu
elemanlar analiz calismalarinda implant ¢apinin 2.9mm’den 4.2mm kadar olan
artisindaki stres dagiliminin en fazla oldugu ve stres dagiliminin 5 mm kadar etkin bir
sekilde gercekledigini ancak Smm’lik captan sonra stresin etkin bir sekilde
azalmadigin1 ve Smm’lik ¢apin stres dagilimi i¢in en etkin maksimum c¢ap oldugu

ortaya konulmustur (Himmlova ve ark. 2004, Pellizzer ve ark. 2011a).
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1.1.4.3 Implant Uzunlugu

Implant boyu implantin yiizey alaninin artmasini ve dolayistyla stres dagiliminin daha
iyi olmasini saglayan onemli unsurlardan biridir. Yapilan ¢alismalarda en etkin stres
iletiminin, implantin ilk 12mm’lik kisminda gergeklestigi ve stres dagilimindaki
artisin 12mm’den sonra etkin bir sekilde artmadigi goriilmiistiir (Block ve ark. 1990,
Lum ve Osier 1991, Misch 2005).

Son zamanlarda klinik olarak bakildiginda kisa implant kullanimi ile uzun
implant kullanimi arasinda basari bakimindan anlamli bir farklilik goriilmedigini
soyleyen c¢alismalar (Douglass ve Merin 2002, Kotsovilis ve ark. 2009, Ten
Bruggenkate ve ark. 1998) olsada birgok ¢alisma kisa implantlarin uzun donemde daha
fazla kayba maruz kaldigin1 (Hagi ve ark. 2004, Renouard ve Nisand 2006) ve 7mm
den kisa implantlarda basarisizlik oraninin daha yiiksek oldugunu belirtilmistir (Buser
ve ark. 1991, Chou ve ark. 2010, Lekholm ve ark. 1994, Wyatt ve Zarb 1998).

Klinik olarak kisa ve uzun implantlarin basaris1 hakkinda kesin bir kani olmasa
da kisa implantlari uzun donemde daha fazla kayba ugradigini gosteren ¢aligmalarin
g6z ard1 edilmemesi gerekir. Yapilan sonlu elemanlar analizlerinde farkli implant
boylar1 Kkarsilagtirilarak stres dagilimmi saglayacak optimum boy bulunmaya
calisgilmis ve optimum stres dagilimimin 12mm’lik implant boyunda gerceklestigi

goriilmistiir (Georgiopoulos ve ark. 2007, Li ve ark. 2011).

1.1.4.4 Tmplant Yiv Geometrisi

Yiv tasarimi implant biyomekanigindeki en énemli unsurdur. Implant iizerine gelen
kuvvetleri kemige sikistirma kuvvetleri olarak ileterek uygun yiik dagilimini
saglamaktadir. Implant yivleri; implantin yiizey alanini arttirarak kemik-implant
kontaginda, kemigin implant yiizeyine tutunma miktarin1 etkilemekte ve implant
tizerine gelen kuvvetleri kemige iletmektedir (Rieger ve ark. 1990, Steigenga ve ark.
2003, Valen 1983)
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Implant yiv tasarimini ortaya koyan 3 ana unsur; yiv sekli (Sekil 1-5), yiv adim1

ve yiv derinligi (Sekil 1-6) olarak sayilabilir.

Yiv sekilleri V yiv, Yelken yiv, Ters Yelken Yiv ve Kare yiv olarak 4’de
ayrilabilir (Steigenga ve ark. 2003) (Sekil 1-5). Implant iizerine gelen yiikleri kemige
sikistirma kuvveti olarak daha etkili ileten yiv seklinin “kare yiv” tasarimi oldugu 6ne
stiren ¢alismalar mevcuttur (Bumgardner ve ark. 2000) lakin Klinik prosediirde kare
yivli implantlarin uygulanmasi1 v yiv implantlara gore (uygulanan yiv ag¢ma
prosediirlerinden dolay1) daha zordur. V yiv tasarimli implantlar ise; kemik igerisinde
kismi olarak kendi yuvasini agabildiginden, uygulanmasi daha kolay ve uygulama
sirasinda kemikte istenmeyen stres olusturmamaktadir. Bu implant firmalarinin
birgogu bu tasarimi kullanmaktadir. Caligmalarda; v yiv tasariminin implant iizerine
gelen kuvvetleri sikistirma kuvvetlerine doniistiiriilmesinde kare yivler kadar basarili
olmadigi, yelken yiv tasariminin ise iist kismi v yiv, alt kismi ise kare yiv seklinde
oldugu ancak kuvvetleri sikistirma kuvvetlerine doniistiirmedeki basarisi kare yive

benzemedigi one siiriilmiistiir (Bumgardner ve ark. 2000).

En iyi stres dagilimini saglayan yiv tasarimi sonlu elemanlar analizi ile
incelendiginde, yiv tasarimlart arasinda herhangi bir farklilik olmadigi goriilmiistiir
(Gluimiis 2007a). Klinik uygulamalar agisindan da bakildiginda v yivin klinik olarak
uygulanmasinin kare yivden daha rahat olmasindan ve stres dagiliminda diger yiv
tasarimlart ile benzer sonuglarinin olmasindan dolayi, v yiv tasarimi bir¢ok firma
tarafindan tercih edilmistir (Ao ve ark. 2010, Ausiello ve ark. 2012, Mammadzada
2009, Misch 2005).

Yiv tasarimindaki diger 6nemli unsur yiv derinligidir. Yiv derinligi implantin
gdvdesinden yivin en u¢ kismima kadar olan mesafe veya implantin en genis cap1 ve
implant govdesi arasindaki fark olarak ifade edilebilir (Sekil 1-6) (Misch 2005).
Implant iizerindeki yivlerin derinligi arttikca implantin fonksiyonel yiizey alam artar
bu istenen bir durumdur fakat derinligin artmasi yivlerin daha agresif yapida olmasina
neden olacaktir bu durum ise klinik olarak implantin yerlestirilmesinde (6zellikle daha
yogun olan kemik yapisinda) zorluk ve yerlestirme sirasinda siirtlinmenin ve
dolayisiyla kemikte istenmeyen 1s1 artiglarinin olusmasina neden olacaktir (Binon

2000, Schwartz ve ark. 1996). Yapilan ¢alismalarda en iyi stres dagilimini saglayan
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yiv derinliginin 0.25mm den daha fazla olan yiv derinliklerinde oldugunu stres
dagilimmin 0.25mm den 0.5mm’e kadar etkin bir sekilde arttigt ve optimum yiv
derinliginin yaklasik olarak 0.30mm oldugu gériilmiistiir (Ao ve ark. 2010, Ausiello
ve ark. 2012, Chang ve ark. 2012, Kong ve ark. 2008a)

Yiv tasarimindaki diger 6nemli bir unsur yiv adimidir. Yiv adimi1 komsu iki yiv
formunun uzun aksina ¢izilen 2 paralel ¢izgi arasindaki mesafe olarak tanimlanabilir.
Yiv adim1 azaldikga diger bir ifade ile yiv sayist artik¢a diger tiim degiskenler sabit
iken implantin fonksiyonel yiizey alani artacaktir (Misch 2005). Ancak yiv adimi
azaldikg¢a yivler arasindaki mesafe kemik olusumu i¢in yetersiz kalabilir bu durumda
implantin ylizey alam1 artmasma ragmen implant-kemik kontagi azalacaktir. Bunu
onleyebilmek i¢in yiv derinligine uygun bir yiv adiminin olusturulmasi gerekmektedir.
Calismalarda etkili stres dagilimini saglayan yiv adimi araliginin 0.35mm ila 0.9mm
arasinda oldugu gortilmistiir (Ao ve ark. 2010, Ausiello ve ark. 2012, Chang ve ark.
2012, Kong ve ark. 2008a). Klinik olarak bakildiginda implant yiv adiminin implant
yiizey alanin1 maksimum diizeye ¢ikartacak seviyede diisiiriilmesi ayn1 zamanda yivler
arasinda kemik olusumunu saglayacak kadar genis tutulmasi gerekir. Ancak yiv
sayisinin artmast implantin yerlestirilmesi sirasinda kemik iizerinde istenmeyen

streslerin olugmasina neden olabilir (Misch 2005).

Ters
Vv Yelken Yelken Kare

Yiv Yiv Yiv Yiv
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Sekil 1-5 implant yiv sekilleri

— YD
YA

—[

wwﬂ'

Sekil 1-6 YD: yiv derinligi, YA: yiv adimi

1.1.45 Implant Yiizey Ozellikleri

Implant1 yiizey 6zellikleri, kemigin implant yiizeyine tutunmasini etkileyen en énemli
ozelliktir. Implant yiizeyine kemigin daha kolay ve hizl1 bir sekilde tutunabilmesi i¢in
implant ytlizeyleri farkli yiizey islemlerine tabi tutulmaktadir. Kumlama (sanding), asit
uygulanmasi (asit etching), titanyum piiskiirtme (plazma spreyleme) veya hidroksi
apatit kaplamasi gibi farkli islemler uygulanmaktadir. Bu islemler ile implant
yiizeyinde, yiizey plriizliiligiinlin artmas1 ve implantin ylizey enerjisinin distiriilmesi
amaglanmaktadir. Artan yiizey piriizlilligi ile birlikte implantin fonksiyonel yiizey
alaninin arttirillmast saglanirken, yiizey enerjisinin diigiiriilmesi kan hiicrelerinin
ylizeyi daha iyi islatabilmesi ve kemik hiicrelerinin yiizeye daha kolay tutunabilmesi
amaglanmistir bunun yaninda yiizeyin hidrofilik hale gelmesi bolgeye osteoblastlarin
gOctinii arttirmaktadir. Ayrica piriizlii yiizey ile kemik arasinda mikro mekaniksel bir
kilit olustugu da diislinlilmektedir yapilan calismalarda orta seviyede piiriizlii
yiizeylerin pliriizsiiz ylizeylerden daha iyi oldugunu ortaya koymustur. Kisaca implant
yilizeyinin piirlizlendirilmesi hem hiicre go¢ii hem de mikro tutuculuk agisindan
avantaj saglamaktadir (Albrektsson ve Wennerberg 2004, Castellani ve ark. 1999,
Cochran ve ark. 2002, Kieswetter ve ark. 1996, Sauberlich ve ark. 1999, Zhao ve ark.
2005)
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Implant yiizeyinin piiriizlendirilmesi ayn1 zamanda 0sseointegrasyon
sonrasinda implant1 geri ¢ikarmak igin gerekli tork degerini de arttirir (Carr ve ark.
1997, Klokkevold ve ark. 1997). Buser ve ark. (1991) yapmis olduklar1 ¢alismada
elektro polisaj uygulanmis, orta boyutta taneciklerle kumlanmis ve asit uygulanmas,
biiyiik boyutta taneciklerle kumlanmis, biiylik boyutlu taneciklerle kumlanmis ve asit
uygulanmis, titanyum plazma kaplanmig ve hidroksiapatitle kaplanmis alti farkl
yiizey Ozelligine sahip implanti karsilastirdiklar1 ¢alismalarinda en fazla kemik
temasinin en piriizlii implant yiizeyinde oldugunu gérmiislerdir. Klokkevold ve ark.
(1997) yapmis olduklari ¢alismada asitle piiriizlendirilmis ve tornalanmis implantlarda
yerinden ¢ikarici tork uygulamis ve asit ile piirtizlendirilmis implantlar1 (20,5 Ncm),
tornalamis (4,95 Ncem) implantlara gore daha basarili bulmuslardir. Benzer bir sekilde
Carr ve ark. (1997) farkli implant yiizeylerinin tork degerlerine etkisini aragtirmis ve
titanyum plazma kapli implantlarda 138,8 Ncm, tornalanmig implantlarda ise 74,2

Ncm bulmuglardir.

Sonlu elemanlar analiz ile implant ylizey piirtizliilligiiniin stres dagilimina olan
etkisine bakildiginda yilizeyi piiriizlii olan implantin etrafindaki implant-kemik kontagi
arttigindan kemikte olusan stres miktarinin daha azaldig1 goriilmiistiir (Ferraz ve ark.
2012, Schrotenboer ve ark. 2008).

1.1.4.6 implant Boyun Bélgesi

Implant uygulamalarindaki en biiyiik sorunlardan birisi krestal kemik kaybidir. Krestal
kemigin kaybinda bakteriyel yikimin yaninda implantin boyun bdlgesinde olusan
stresin de biiyiik bir rolii vardir. Ozellikle implantin boyun bdlgesinde kemigin
karsilayabileceginden daha fazla stres olusumu bu bolgedeki mevcut enflamasyon ile
birlikte kemik yikimina neden olabilir (Heckmann ve ark. 2006). Bunun 6nlenebilmesi
icin fakli implant boyun dizaynlar1 denenmistir. Bakteriyel tutulumun Ooniine
gecebilmek i¢in parlak boyun bolgeli implantlar liretilmistir. Ancak parlak yiizeylere
kemigin tutunmamasindan dolay1 parlatilmis ylizeyli implantlarin kemik seviyesi
implantlarda kullanimindan ka¢inilmistir. Boyunda olusan stresin 6niine gegebilmek

icin boyun bolgesindeki yiv tasarimi degistirilmis ve microthreat olarak isimlendirilen
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mikro yivler yapilmistir. Teoride mikro yivler ile birlikte daha fazla implant-kemik
temast saglanacagi ve bununda stresi diislirecegi diislinlilmiistiir ancak yapilan
caligmalarda; mikro yivlerin daha fazla implant-kemik kontagi olusturdugu ve
bununda beklendigi gibi stresin azaltmadigi tam tersine stresin 6zellikle bu bolgede
toplanmasina neden oldugu goriilmiistiir (Ferraz ve ark. 2012, Schrotenboer ve ark.
2008).

Mikro yiv kullanilmasindan dolay1 krestal kemikte stres olusmasi, parlak
yiizeylerin ise kemik entegrasyonunu Onlemesinden dolay1r implantlari boyun
bolgesinde yivsiz piiriizlii yiizey kullanilmaya baglanmis. Yapilan sonlu elemanlar
calismalarinda da piiriizlii yilizeydeki stres dagiliminin mikro yivli implantlardan daha

iyi oldugu goriilmiistir (Ferraz ve ark. 2012).

1.1.4.7 Implant Abutment Birlesimi

Abutment; protetik yapi1 ile implant arasinda baglantiyr olusturan, implantin kemik
icinden a8z ortamina agilmasini saglayan pargasidir. Bu par¢a implanta baglanti
vidast denilen vida ile baglanarak gelen okluzal kuvvetlerin implanta iletilmesini

saglar (Misch 2005).

Temel olarak implant abutment birlesimi internal veya eksternal denilen iki farkli
forma sahiptir (Sekil 1-7). iki form da farkli amaglar icin dizayn edilmistir. implant
abutment baglantilarinda ilk baslarda kullanilan baglant1 tipi eksternal baglantiyd:
ancak bu baglant1 tipinde abutmenta gelen yiiklerde abutmentin dayanma kuvvetinin
az olmas1 ve gelen kuvvetler karsisinda abutmentin kirilmayip eksternal baglantiy:
bozmasindan dolay: farkli dizayn olarak abutmentin implantin i¢ine uzandig1 baglanti
sekli dizayn edilmistir. Bu baglant1 seklinde abutment gelen yiiklere daha iyi karsi
koyabilse de abutmentin implantin i¢ine uzanmasi implantin boyun kismindaki metal
kalinliginin azalmasina neden olmaktadir bu durumda implantin boyun kisminda metal

yorulmasina bagli olarak implant boyun kiriklar1 meydana gelmektedir (Misch 2005).

Internal ve eksternal baglant: tipinden hangisinin iyi oldugunu bulabilmek i¢in

birgok c¢alismact bu konuda aragtirma yapmustir. Freitas-Junior ve ark. (2012)
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caligmalarinda internal ve eksternal baglantilari hem sonlu elemanlar analizi ile hem
de kirma testi ile inceleyerek ve her ikisinde de birbiriyle benzer olmasina ragmen
internal baglantinin daha iyi oldugunu gosteren sonuglar elde edilmistir. Bir¢ok
calismact da yapmis olduklari galismalarda internal baglantinin daha iyi oldugu
sonucuna ulagsmiglardir (Asvanund ve Morgano 2011, Pellizzer ve ark. 2011b,
Yamanishi ve ark. 2012)

Internal baglantinin daha iyi oldugunu gésteren calismalarla birlikte birgok
firma implant dizaynlarinda internal baglanti1 kullanmaya baslamistir. Ancak yapilan
internal baglanti sistemleri farkli tasarimlarda dizayn edilmistir. Bu dizaynlardaki en
onemli farklilik implant abutment birlesimindeki agikligin yerinin farkli olmasidir.
Implant abutment birlesim kismindaki agiklik ilerleyen zamanda bakteriler igin
kolonizasyon alani olusturabilmektedir. Bakterilerin bu bolgede kolonize olmasi
sonucunda salgiladiklar1 toksinler bu bolgedeki kemigin yikimina neden olabilir.
Bunun Oniine gegebilmek i¢in farkli implant abutment dizaynlari denenmistir.
Ozellikle implant abutment birlesim boslugunun krestal kemikten uzakta oldugu

platform switching tasarimi diiz platforma gore daha basarili bulunmustur.

Platform switching implantlarda kemik kaybinin daha az olmasi, implant
abutment birlesiminin  krestal bolgede olmamasindan dolayr  bakteriyel
kolonizasyonun kemikten uzak tutulmasi ve dolayisiyla da krestal bdlgenin
enflamasyondan daha az etkilenmesi ile agiklanmaktadir (Enkling ve ark. 2011,
Hermann ve ark. 2007). Platform switching implantlardaki krestal kemigin daha iyi
korunmasinda ¢ogu zaman bakteriyel kolonizasyonun rolii diisiiniilse de, krestal
kemikte meydana gelen kemik kaybinin bu implantlardaki stres dagiliminin diger
implantlara goére daha basarili olmasiyla ilgili oldugu goriisii son zamanlarda
diisiniilmeye baglanmistir. Ferraz ve ark. (2012) yapmis olduklari ¢alismada platform
switching implantlarin kronal bolgede stres dagilimi bakimindan daha basarili
oldugunu ortaya koymuslardir ancak bu konuda yapilan yeterli ¢aligma
bulunmamaktadir. Ancak bakteriyel agidan diger implantlara gore {istiinliigii ortaya
konulan platform switching implantlarin yiik dagilimi1 agisindan da o6zellikle fakl
kemik tiplerinde kronal bolgedeki stres dagilimina olan etkisinin incelenmesi

amaclanmustir.
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Sekil 1-7 Ekternal baglanti (sol tarafta) ve internal baglant1 (sag taraf)

Sekil 1-8 Platform switching implant (sol tarafta), Diiz platform (sag tarafta)

1.1.5 TImplantin Yiizey Ozellikleri

Implant yiizeyleri ge¢misten giiniimiize osseointegrasyonu arttirmak amaciyla cesitli
modifikasyonlara tabi tutulmustur. ilk implantlar islenmemis yiizey olarak tabir edilen
machined yiizeylere sahip implantlardi. Machined yiizeyli implantlar; implantin
tiretimi sirasinda implanti gekillendiren cihazlardaki frezlerinin (gren kalinliklart
dogrultusunda) implant {izerinde birakmis olduklar1 piriizli yilizeylere sahip
implantlardir. Implant yiizeyinin piiriizliiliigiiniin artmas1 daha fazla implant kemik
kontag1 saglamakta boylece osseointegrasyon sonrasinda implanti yerinden ¢ikaracak
tork kuvveti daha da artmaktadir. Bu yiizden islenmemis yiizeylerdeki frezlerin
olusturdugu piirtizliiliigi arttirmak amaciyla Treated (islenmis), kaplama ve kombine

yiizeyler gibi farkli ylizey modifikasyonlar1 yapilmaistir.
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1.1.5.1 Machined (islenmemis) Yiizeyli Implantlar

Machined yiizeylerde herhangi 6zel bir yilizey uygulamas: yoktur. Bu implantlarin
yiizeyleri iiretim cihazlarindan ¢iktig1 yiizeylere sahiptir. Bu ylizeyler implant iiretim
bandindaki cihazin frezlerindeki grenlerin boyutuna bagli olarak farkli derecede

piirtizliliige sahip olurlar.

1.1.5.2 Treated (islenmis) Yiizeyli iImplantlar

Treated yiizeyler implant piirizliliigini arttirmak i¢in tasarlanmis olan yiizey
modifikasyon islemleridir. Bu islemler sirasinda implant yilizeyi asindirilarak, yani
implant yiizeyinden madde kaybiyla birlikte yapilan piiriizlendirme yontemidir. Sand-
blasted (kumlama), Grit-blasted, Asit etching (asitleme), kumlama ve asitleme
isleminin kombine olarak kullanildig1 SLA yiizey, lazer ile piiriizlendirme, sinterleme

ile yapilmaktadir.
1.1.5.2.1 Sand-Blasted (Kumlama)

Kumlama Aliiminyum oksit (AI?0%) tozlarnin implant yiizeyine piiskiirtiilmesi ile
implant ylizeyini piiriizlendirme islemidir. Bu yontem ile implant yiizeylerinde 0,5 pm
baslayan piiriizliilik degeri elde edilir. Kullanilan aliiminyum tozlarmin partikiil
biiyiikliigiine gore elde edilen piiriizliiliik degeri artar (Dalkiz 2010, Mendonga ve ark.
2008).

1.1.5.2.2 Grit-Blasted

Kumlama yonteminden daha fazla ylizey piiriizliilligii elde etmek i¢in kullanilan bir
yontemdir bu yontemde Aliiminyum oksit (AI?0®) tozlar1 veya daha biiyiik grenli
titanyum oksit (TiO?) tozlar1 kullanilmaktadir, elde edilen piiriizliiliik degeri 0.8
pum’dan baglamaktadir. Piirlizlendirme islemi sonrasinda yilizeyde kalan toz
partikiilleri dnce dry-blasting denilen kuru hava piiskiirtiilmesi ve sonrasinda alkali

soliisyonlar ile temizlenmektedir (Dalkiz 2010, Harris ve Beevers 1999).
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1.1.5.2.3 Asit Etching (Asitleme)

Kimyasal daglama olarak da bilinmektedir. Grit-blasted yonteminde partikiiller belirli
bir boyutun iizerine ¢iktiginda implant yiizeyini piriizlendirmek Yyerine implant
yiizeyinde catlamalara yol agabilmektedir bu yiizden implant yiizeyini daha fazla
piiriizlendirebilmek igin asitleme yontemi gelistirilmistir. Asitleme yonteminde en sik
Siilfiirik asit H?SO* veya hidroklorik HCI asit kullanilmaktadir. Implant yiizeylerine
iki asitten birisi uygulanabilecegi gibi, iki asitde ayni anda uygulanabilmektedir. Dual-
etch denilen bu yontem ile tek asit uygulamasina gore 2 kat daha fazla piiriizliiliik ve
4 kat daha fazla ¢ikarma tork kuvveti elde edilir (Harris ve Beevers 1999, Le
Guéhennec ve ark. 2007).

1.1.5.2.4 SLA (Kumlama ve Asit-Etching Kombinasyonu)

SLA; kumlama sonrasinda implant ylizeylerine asit uygulanarak implant ylizeyinin
piiriizlendirilmesi islemidir. Dual etch implantlardan daha fazla piiriizliiliikk degerine

sahiptir. Pirtzlilik degeri 1,2 um’dan baslamaktadir (Buser ve ark. 1991).
1.1.5.2.5 Lazer Uygulanmis Yiizeyler

Gelisen teknoloji ile birlikte ylizey piiriizlendirme islemlerinde de lazerler
kullanilabilmektedir. Yiizey piriizlendirme islemlerinde kullanilan lazerler Argo
lazerlerdir. Lazer ile piiriizlendirme maliyetli olmasina ragmen en bilyiik avantaji
lazerin giicli istenildigi gibi ayarlanip istenilen piirlizliiliigiin elde edilebilmesine
olanak saglamasidir. Lazer ile piriizlendirme islemi implantin govdesine
uygulanabilecegi gibi sadece implantin boyun kismina da uygulanabilmektedir. Laser-
lok implantlar implantin boyun kisminda lazer araciliiyla ¢ok ince yivler agilmasiyla
implant boynuna dis eti fibrillerinin dikey konumlandirilmasim1 saglayan bir
uygulamadir (Nevins ve ark. 2008, Shapoff ve ark. 2010). Lazer yontemi ile istenilen
piriizlilik ve ylizey elde edilebilse de maliyetinin fazla olmasi kullaniminm

kisitlamaktadir.
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1.1.5.2.6 Sinterleme

Sinterleme iglemi toz halindeki metal partikiillerinin program ile kontrol edilen lazer
araciligiyla yazilimdaki sekilde kat1 hale doniistiiriilmesi islemidir. Son yillarda sik¢a
kullanilsa da lazer yontemindeki gibi maliyetli olmasi1 kullanimini kisitlamaktadir.
Sinterleme isleminde ya implantin sifirdan istenilen sekilde tiretilmesi ya da iiretilmis
olan implant yiizeyinin sinterleme islemi ile piiriizlendirilmesi yapilabilir.
Piirtizlendirme sekli ve piiriizliiliikk orani istenildigi sekilde ayarlanabilir (Deporter ve
ark. 1996, Traini ve ark. 2008).

1.1.5.3 Kaplama Yiizey

Implant yiizeylerinde iiretim sirasindaki elde edilen yiizey piiriizliiliigiinii arttirmak
icin kumlama, asitleme gibi ¢esitli islemlere tabi tutulabilmektedir. Ancak bu
yontemlerde implantlara istenilen ylizey Ozelliklerini kazandirmakta yeterli
olmayabilir. Bu yilizden implant yiizeylerine fakli 6zellikler kazandirmak igin yiizey
kaplama islemleri yapilmaktadir. Treated yiizeylerde genellikle implant yiizeyinden
materyal kaldirilirken kaplama yontemlerinde implant yiizeyine madde eklenmektedir.
Yiizey kaplam yontemleri ile istenilen piiriizliiliik ve farkli ylizey ozellikleri elde
edilebilse de kaplamanin implant ylizeyinden ayrilmasi gibi dezavantaja sahiptir.
Yiizey kaplama yontemleri Titanyum Plazma Sprey (TPS) kaplama, Seramik kaplama

veya trabekiiler kaplama gibi kaplama yontemleridir.
1.1.5.3.1 Titanyum Plazma Sprey (TPS)

Plazma yiiksek sicaklikla ergimis metalin yiiksek basingli hava ile atomize edilerek
kaplanacak yiizeye piiskiirtiilmesi islemidir. TPS yiizeyler implant yiizeyine 1200 'C
bulan yiiksek 1silarda ergimis titanyumun piskirtilmesiyle elde edilmektedir.
(Yapilan piiskiirtme islemi ile birlikte elde edilen kaplama tabakasinin kalinligi 10 —
40 pm arasinda olmaktadir, ylizey piiriizlilik degeri ise 1.82 pum civarmdadir.
Kaplama yiizeylerde goriilen kaplamanin ylizeyden ayrilmas: TPS yiizeylerde ¢ok
nadir ger¢eklesmektedir (Chu ve ark. 2002, Dalkiz 2010).

26



1.1.5.3.2 Seramik Kaplama

Seramikler ayn1 zamanda Biyoseramik olarak da adlandirilirlar. Biyoseramik
kaplamalar; hidroksiapatit ve trikalsiyum fosfatin implantin metalik govde yapisi
tizerine kaplanmasi esasina dayanan bir yontemdir. Seramikler biyoaktif materyaller
oldugundan kemige diiger yiizey kaplamalarindan daha iyi baglanirlar ancak implant
yiizeyi ile yapmis olduklari baglant1 kemik ile yapmis oldugu baglanti kadar kuvvetli
olmadigindan seramik kaplamalarda siklikla implant yiizeyinden ayrilmalar
goriilebilir. Kaplama ylizeylerin dezavantajina ragmen seramik kaplamalarin

osseointegrasyondaki basarist kullanimi igin avantaj saglamaktadir (Coelho ve ark.

2009, Lacefield 1998).
1.1.5.3.3 Trabekiiler Kaplama

Son yillarda ortaya ¢ikan yeni bir kaplama tiiriidiir. Titanyum implantin orta Gigliisiine
Tantalyum elementinden yapilmis olan demine alize kemik trabekiiler benzeyen bir
yapt ile dizayn edilmistir. Yaygin olarak kullanilmaya baslamadigindan ve yeni bir
irtin oldugundan yeterince g¢alisma bulunmamaktadir (Nasser ve Poggie 2004,
Wigfield ve ark. 2003).

1.1.5.4 Kombine Yiizey

Birden farkli yiizey o6zelliginin bir implantta kullanilmasidir. Farkli ylizey
ozelliklerinin saglamis oldugu pozitif etkilerin tiimiiniin tek implantta toplanmasi

amaglanmistir (Dalkiz 2010).

1.2 Kemik

Yapisal olarak bakildiginda kemik; % 25 su ve % 45 inorganik (kalsiyum, karbonat,
fosfat, magnezyum fosfat, sodyum), %30 kadar da organik maddelerden olusmaktadir.
Viicuttaki en sert dokulardan birisi olmasina ragmen damarlanma bakimindan zengin
bir yapis1 vardir.
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Morfolojik olarak bakildiginda ise; temel olarak kanlanmadan fakir, daha yogun ve
daha mineralize olan kortikal tabaka (kompakt kemik) ve damarlanmadan zengin, daha
yumusak ve mineralizasyonu daha az olan spongioz tabakadan (siingerimsi kemikten)
olusur. Kemiklerde spongioz yapi ig tarafta yer alirken spongioz tabaka kortikal tabaka
ile ¢cevrelenir. Kortikal tabaka gelen kuvvetleri daha iyi kompanse ederken spongioz
tabakanin elastik modiilii daha diisiik ve daha gézenekli bir yapiya sahip olmasindan
dolay1 gelen kuvvetler karsisinda kortikal kemige gore daha zayif kalmaktadir (Cinar
2007, Gartner ve Hiatt 2011, Sandall1 2000).

1.2.1 Kemik Olusum Mekanizmasi

Kemik dokusunun olusumu genel olarak iki asamada gergeklesmektedir. Ik 6nce bu
is i¢in Ozellesmis hiicreler tarafindan kemik dokusunun organik kismi salgilanir. Daha
sonra olusan ara maddenin mineralizasyonu gerceklestirilir. Kemik dokunun

histogenezi (osteogenezi) iki gesittir.

1-Intramembrandz Kemik Gelisimi (Direkt Ossifikasyon): intramembranéz
kemiklesmede mezenkim hiicreleri halka seklinde dizilerek osteoblastlarin farklilastig
blastemayr meydana getirirler. Bu blastemada mezenkimal hiicreler osteoblasta
doniiserek kemik sentezi yaparlar. Bu kemik gelisiminde embriyonal bag dokusundan
dogrudan dogruya kemik dokusu olusmaktadir. Iskeletteki kisa kemiklerin gelisimi ile

uzun kemiklerin kalinlasmasi bu yolla saglanmaktadir (Gartner ve Hiatt 2011).

2- Endokondral Kemik Gelisimi (Indirekt Ossifikasyon): Endokondral
kemiklesmede oOncelikle ileride olusacak kemigin taslagi hiyalin bir kikirdaktan
olusur. Olusan bu hiyalin kikirdak ileride gelisecek kemigin ¢ok ufak bir maketi
seklindedir daha sonra bu kikirdak modelinin {izerine kemigi olusturacak hiicreler go¢
etmeye basar ve kikirdak doku harabiyete ugrayarak yerini olusan kemige birakir. Bu
kemiklesmede hicbir zaman kikirdak dokusu dogrudan kemik dokusuna
doniismemektedir (Gartner ve Hiatt 2011).

Kemik olusumundan sorumlu olan ana hiicreler mezenkimal hiicrelerden

orijinlerini alan ve farklilasma potansiyeline sahip osteoprogenitér hiicrelerdir.
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Osteoprogenitdr hiicreler kemik ihtiyact oldugunda osteoblastlara donisiirler.
Osteoblastlarda kemik yapimina baglarlar. Kemik olusumu 6ncesi uygun sinyalleri
takiben, osteoblastlar sitoplazmik ¢ikintilar tretirler ve diger osteoblastik hiicrelerin

tirettigi ¢ikintilar ile kontak haline gegerek hiicre ag1 olustururlar.

Osteoblast ve sitoplazmik ¢ikintilar arasinda biiyiik bosluklar bulunur.
Osteoblastlar tarafindan iiretilen bu bosluklu organik matrikse osteoid adi verilir. Bu
yapidaki bosluklara interselliiler bosluklar denilir ve buraya osteoblastlar tarafindan
osteonektin ve osteokalsin olarak isimlendirilen matrisin iki amorf komponenti
salgilanir. Osteonektin sadece kemikte bulunan bir protein olup, kollajen fibrilleri
kemik minerallerine baglar. Osteokalsin kalsiyuma bagl bir protein olup, matriksteki
mineralizasyonu saglar. Organik matrikse kalsiyum ve fosfat iyonlar1 depolanmaya
baglamasiyla kimyasal olarak hidroksiapatit kristalleri olarak bilinen kalsiyum fosfat
bilesikleri matris igine ¢okelir. Meydana gelen mineralizasyon sonrasinda,
osteoblastlar mineralize matriks ile tamamen ¢evrelenir ve osteosit adinmi alir. Ancak
osteoblastlardan bazilar1 organik matris iireterek yeni gelisen kemik yiizeyine dogru
migrasyon yaparlar ve uyarildiginda yeni kemik yapimini saglayabilecek hiicreler

iceren, periost adi verilen membrana doniisiirler (Gartner ve Hiatt 2011, Sandalli
2000).

1.2.2 Osseointegrasyon

Antik Misir uygarligindan bu yana insanlarin implantasyon yapmalarina ragmen,
implantasyondan sonra olusan tutunmanm ilk bilinen tanimi 1950 yilinda isvegli
ortopedi doktoru Per Ingvar Branemark tarafindan yapilmistir. Branemark yapmis
oldugu ilk osseointegrasyon taniminda osseointegrasyonun kemik ile titanyum implant
arasindaki etkilesim olarak tanimlamig daha sonra 1965 de osseointegrasyonu yasayan
kemik dokusu ile titanyum implant arasinda 151k mikroskobu diizeyinde biiyiitme ile
gozlenen direkt temas olarak tanimlamistir. 1985 yilinda bu tanimi canli kemik dokusu
ile yiikleme altinda implant yiizeyi arasinda direkt yapisal ve islevsel baglant1 tanimi

olarak giincellemistir (Ashman 1993, Branemark ve ark. 2001).
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Kemikte agilan yiv yuvalarmin ¢evresindeki kemik, yiv agilmasi sirasinda ve
implant yerlestirilmesi sirasinda meydana gelen 1s1 ve travmadan dolay1 kismen tahrip
olmaktadir. Implant yerlestirildikten sonra kemikte agilan implant yuvasi ile implant
arasinda kalan bosluga dolan hematom iyilesme fazinda kallus formasyonu ile yeni
kemige doniisiir ve travmaya ugrayan kemik iyilesme fazinda (demineralizasyon,
remineralizasyon ve revaskiilerizasyondan olusan) remodelasyon siireci ile tekrar

yapilanir (Branemark 1983).

Osseointegrasyonda implant1 ¢evreleyen doku kemik dokusu olmasina ragmen
kemikten bile saglam bir baglantidir. Metalik implantlarda yapilan ¢ekme testlerinde
implant ¢ikarilmaya g¢alisilinca, kemik veya implant kiriklari olusur, fakat kemik-
implant birlesimi bozulmaz, kisaca osseointegrasyon ile birlikte kemik ve implant
arasinda oldukga gii¢lii baglanma olusur (Albrektsson ve Sennerby 1990). Ancak her
implantta meydana gelen osseointegrasyon orani farklidir fakat her implantta meydana
gelen osseointegrasyon oranlari tam olarak bilinemediginden yapilan sonlu elemanlar

analizinde implantlarin osseointegrasyon oranlar1 %100 kabul edilir.

1.2.3 Alveolar Kemigin Ozellikleri

Alveolar kemik disin siirmesi ile birlikte gelisen, varligi ve devamliligi dise bagli olan
dislerin kaybr ile rezorpsiyona ugrayan ¢ene kemiklerinin bir béliimiidiir. Ozellikle

uzun donemli dissizlik ile birlikte alveolar Kret rezorpsiyonu artar.

Alveolar kemik bulunduklar1 ¢enelerin 6zelliklerine benzer. Birgok ¢alismaci
cenelerdeki kemik tipini siniflandirmaya calismistir. Giiniimiizde en ¢ok kullanilan
smiflandirma Misch tarafindan kemigin yapisindaki kortikal ve spongioz kemik
miktarma gore yapmis oldugu smiflandirmadir (Sekil 1-9) (Misch 2007). Bu

siiflandirmada;

D1: Yogun kortikal kemikten olugsmustur. Rezorbe olmus alt ¢ene kemiginin
simfiz bolgesindeki bazal kemik buna gilizel 6rnek teskil eder. Histolojik olarak ¢ok
iyi mineralize olmus, yiiklemelere ve travmalara kars1 dayanikli lameller tarzinda bir

kemikten meydana gelmistir.
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D2: Yogun kortikal kemigin sardigi ince trabekiiler kemik yapisindan

olusmustur. Genellikle mandibulanin posterior kisimlarinda gozlenir.

D3: Ince kortikal kemigin sardig1, yeterli giigte yogun trabekiiler kemik bulunur.

En sik maksillada anterior bolgelerde goriilmektedir.

D4: Kortikal kemik icermeyen yogunlugu az kemikten olusur. Genellikle

maksillanin posterior bolgelerinde bulunur

Ancak Misch yapmis oldugu siniflandirmada kemiklerin kortikal ve spongidz
miktarlarindan kabaca bahsetmistir. Albrektsson ve Sennerby (1990) ise kadavralar
tizerinde ¢ene kemiklerini incelemis ve bu kemiklerdeki kortikal ve spongioz
miktarlarini; mandibulanin anteriorunda %60 kortikal, %40 spongioz, posterior
kismindaysa ise %45 kortikal, %55 spongioz oldugunu, maksillada ise anterior
kisimda kortikal spongioz oraninin %57’ye %43 posteriorda ise %61’e %49 oldugunu

tesit etmisler.

Sonlu elemanlar analizinde genellikle alveolar kemik modellemelerinin
yapilmasi olduk¢a uzun zaman ve ugras isteyen bir is oldugundan dolay1 yapilan kemik
modellemeleri sadece kortikalden veya sadece spongioz yapidan olusan ve cogunlukla
anatomik formu yansitmayan yapilar kullanilarak yapilmaktadir. Sonlu elemanlar
analizlerinde tek bir noktanin bile orijinale benzemeyen sekilde modellenmesi bile
biitiin analiz sonuglarin1 degistirecegi diistiniildiigiinde orijinalden uzak analizlerin
dogru sonuglar vermesi miimkiin degildir. Bu yiizden bu ¢alismada kemikler orijinal
alveolar kemiklerden modellenerek Albrektsson ve Sennerby yapmis olduklari
caligmadan elde ettikleri kortikal ve spongioz kemik yiizdeleri referans alinarak

hazirlanmistir.
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Sekil 1-9 Misch’e gore alveolar kemik siniflamasi

1.3 Biyomekanik

Biyomekanik; insan hareketlerini inceleyen bilim dali olarak bilinen Kinesiolojinin alt
dallarindan birisidir. Biyomekanik 1974 yilinda Herbert Hetze tarafindan "biyolojik
sistemlerin bigim ve islevlerinin miihendislik yontemleri kullanilarak incelenmesi."”
olarak tanimlanmistir. Bir bagka deyisle biyomekanik; insan dokularinin 6zelliklerini
inceleyerek, insan hareketlerinin ve bu hareketlerin sonuglarinin tanimlanmasini ve
hareketler sonucunda ortaya ¢ikan mekanik streslerin ve bu streslere kars1 dokularin

olusturdugu yanitin ne olacagini inceleyen bilim dalidir (Knudson 2007).

Biyomekanik ¢alismalarin gegmisi M.O. 4. yy kadar uzanmaktadir. Aristotle’mn
(M.O. 384-322), hayvanlarda hareket iireten kaslarm mekanik etkilerini, geometrik
olarak tanimlaya calismasindan bu yana biyomekanik alani oldukca gelismis ve
performans artirma, gelistirme ve sakatlik tedavisi bircok alanda kullanilmaya

baslanmistir.

Biyomekanik; dental implantolojide yeni dizayn ve tasarimlarin gelistirilmesi
ve mevcut tasarimlarin performanslarinin degerlendirilerek daha 1yi performans elde

edilebilecek yeni tasarimlarin ortaya konmasini saglayan énemli bir etken olmustur.

1.3.1 Kuvvet

Kuvvet, kiitleli bir cisme hareket kazandiran veya hareketini durduran, cisimlerin

seklini, yoniinii ve dogrultularin1 degistiren etkiye denir. Kuvvet hem yonii hem de
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biiyiikliigii olan vektorel bir niceliktir. Fizikte biylikliikler, skaler ve vektorel
biiyiikliikler olmak tizere iki gruba ayrilmaktadir. Sadece bir say1 ve bir birimle ifade
edilen biiytikliige skaler biiyiikliik; yonii, dogrultusu ve degeri olan biiyiikliiklere ise
vektorel biiylikliik denmektedir (Asaro ve Lubarda 2006).

Kuvvet birimi olarak Newton, Pound, Dyn, Kilogramkuvvet veya Poundal gibi
birgok birim olsa da; dental implantolojide en ¢ok kullanilan kuvvet birimi
Newton'dur. Fizik bilimine yaptigi katkilar nedeni ile ingiliz bilim adami Isaac
Newton'un ad1 ile anilir ve ”"N” simgesi ile ifade edilir. Kiitlesi 1 kg olan bir cismin
hizini, saniyede 1 m/s arttirmak i¢in o cisme uygulanmasi gereken kuvvet miktar

olarak tanimlanir ve “1 N=1 Kg.M/S?” formiilii ile ifade edilir.

1.3.1.1 Cigneme Kuvvetleri

Disler ve disleri destekleyen dokularin biitiiniine “Stomatognatik™ sistem denilir.
Stomatognatik sistem; c¢igneme kaslari, mandibula, maksilla, temporomandibuler
eklem (TME), eklemle ilgili dokular néromuskuler ve ligament6z dokular ve bu
dokular1 besleyen vaskiiler dolasim sistemi gibi birgok iiniteden olusmus olsa da,
stomatognatik sistem tek bir fonksiyonel iinite olarak islev yapar. Fonksiyon agisindan
bu sistemin boliimlerini birbirlerinden ayri olarak disiiniilemez. Stomatognatik
sistemin onciil {iyesi olmayan dental implantlar bile yapildiktan sonra bu sistemin bir

parcasi olur ve bu sistemdeki mevcut kuvvet faktorlerine maruz kalirlar.

Stomatognatik sistem oldukg¢a aktif bir sistemdir. Bu sistemde dental
implantlara uygulanan kuvvetler 5 farkli sekilde agiklanabilir; siire, biiytiklik, tip,
yonii ve magnifikasyondur (Misch 2007).

1.3.1.1.1 Cigneme Kuvvetlerinin Siiresi

Bu sistemdeki meydana gelen kuvvetlerin miktar1 ve siiresi ¢ok genis olabilir. Ideal
durumlarda disler sadece yutkunma ve ¢igneme sirasinda kisa temaslar halinde bir
araya gelir. Bu kisa temaslarin toplami her giinde 30 dakikadan daha azdir ancak

sistemde parafonksiyonel hareketler ile birlikte bu siire dakikalardan saatler
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cikabilmektedir (Graf 1969). Parafonksiyonel hareketler yalnizca temas siiresini degil
ayni zamanda temas yOniinii ve temas ile birlikte sistemde meydana gelen kuvvetlerin
miktarini da degistirmektedir. Sistemde meydana gelen bu parafonksiyonel hareketler
Ozellikle implant gibi sistemin sonradan iiyesi olan unsurlarin basarisini olumsuz

yonde etkileyebilir.
1.3.1.1.2 Cigneme Kuvvetlerinin Biiyiikliigii

Stomatognatik sistemde meydana gelen kuvvet biylkligii anatomik bolgenin
fonksiyonuna ve dentisyon durumuna gore degisir. Isirma kuvvetleri bir¢ok ¢calismada
42 N dan 2440 N’a kadar degisebilen biiyiik bir aralikta Olglilmiistiir ve molar
bolgelerde 440 Ibs (200 kg) kadar ¢gikabilmektedir (Cizelge 1-1) (Braun ve ark. 1995,
Brunski 1988, Carr ve Laney 1987, Gibbs ve ark. 1986, Mericske-Stern ve Zarb 1996,
Van Eijden 1991). implant destekli protez yapirmindan hemen sonra maksimum 1sirma
kuvvetlerini 4,5 N-25,3 N, ii¢ ay sonra 57,5 - 1129 N olarak Ol¢miisler ve
stomatognatik sistemdeki kas ve dokularin degisen sisteme uyum saglamasi ve
cigneme etkinliginin artmastyla orantili olarak 1sirma kuvvetlerinin de arttigini ortaya
koymuslardir (Carr ve Laney 1987). Scott ve Ash (1966) dogal disli bireylerde yapmis
olduklar1 ¢aligmada; ortalama ¢igneme kuvvetlerini molar bolgesinde 590 N civarinda,
premolar bolgesinde 317 N civarinda, kanin bolgesinde 227 N civarinda ve insizal
bolgede 181 N civarinda 6lgmiisler ve maksimum vertikal 1sirma kuvvetini 6n keserler
bolgesinde 209 N olarak Olgerken molar bolgesinde bu degeri 819 N olarak
kaydetmislerdir. Bu ortalama 1sirma kuvvetleri parafonksiyon ile artar ve posterior
bolgede 1000 Ib (4340 N veya 443 kg’mu gegebilen) kuvvetler goriilebilir (Gibbs ve
ark. 1986). Ozellikle implantlarin agilanmas1 bu gelen yiiklerin miktarini kayda deger
bir bicimde arttirabilir, implanta gelen yiikiin agisindaki 6°’lik artis implanta gelen
kuvvetin %233 artmasina neden olmaktadir (Cizelge 1-2). Bu nedenle implant

yerlestirilirken mutlaka ideal pozisyonda yerlestirilmelidir (Misch 2007).

Implant yiiklemeleriyle ilgili ¢alismalarin gogunlugunda kullanilan kuvvet
miktar1 Carr ve Laney (1987)’in c¢alismasindaki implant 1sima kuvveti olarak
belirlemis olduklar1 maksimum isirma kuvveti olan 112,9 N’luk kuvveti 100 N’luk bir
kuvvet olarak (Ferraz ve ark. 2012, Khurana ve ark. 2013, Kong ve ark. 2008b,

Schrotenboer ve ark. 2008, Yamanishi ve ark. 2012) kullanmistir. Calismalarin
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bazilarinda ise disli bireylerdeki ortalama 1sirma kuvveti olarak premolar bolgelerde
olusan ve kuvveti veya Mericske-Stern ve Zarb (1996) tarafinda implant destekli
kopriilerde 6l¢tilmiis kuvvet olan 330N’luk kuvveti baz alarak 300 N’luk kuvvet olarak
kullanilmustir (Freitas-Junior ve ark. 2012, Giimiis 2007a, Mammadzada 2009).

Cizelge 1-1 Farkli ¢alismalarda 6lgtilen 1sirma kuvvetleri.

Protez Tipi / Ol¢iim Bélgesi Kuvvet
Geleneksel Protez 59,6 N
Carr ve Laney fmplant destekli protez 1129N
Keser disler 209 N
Brunski ve arkadaslar Molar disler 819N
Keser disler 181 N
Kanin Dis 227 N
Scott ve arkadaslari Permolar disler 317N
Molar digler 590 N
Raadsheer ve arkadaslann | Dogal dis 890 N
Kanin Disi 469+85N
Van Eijden 2. Premolar 563+ 99 N
2. Molar 723+ 138 N
Braun ve arkadaslar Dogal dis 738+ 209 N
Ug iiyeli implant destekli sabit protez 220N
Morneburg ve Proshchel Anterior tek implant 91N
Posterior tek implant 129 N
) Total Protez 35N
Mericske-Stern ve Zarb Implant destekli protez 330N
Gibbs ve arkadaslan Bruksizm 4340 N
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Cizelge 1-2 100 N'luk ofset yiiklemenin vektdrel komponentleri
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1.3.1.1.3 Cigneme Kuvvetlerinin Tipi

Stomatognatik sistemin bir pargast haline gelen dental implantlar sikistirma, gerilme
ve kesme tipi ii¢ kuvvete maruz kalabilir (Sekil 1-10). implantlarin uzun eksenleri
dogrultusunda gelen kuvvetler kemikte sikistirma kuvveti ve gerilme tipi kuvvet
ulustururken, gelen kuvvetlerin agilanmasi kuvvetin sikistirma tipinden kesme tipine
doniismesini saglar. Cizelge 1-3’de yilikleme acisiyla birlikte kortikal kemigin
dayanikliligimin nasil degistigi gosterilmistir, alveolar kemik en fazla sikistirma
kuvvetlerine kars1 dayanikhidir, ancak sikistirma tipi kuvvetler ile kiyaslandiginda
kesme tipi kuvvetlere kars1 %65 ¢ekme tipi kuvvetlere karsi ise %30 daha zayiftir
(Misch ve Bidez 1994).
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Sikistirma Tipi Kuvvet Gerilme Tipi Kuwvet Kesme Tipi Kuvvet

Sekil 1-10 Kuvvet tipleri

Cizelge 1-3 Farkli yiikleme agilarinda kortikal kemigin dayanikliligi (Misch 1994).

KUVVETIN TiPi DAYANIKLILIK STANDART SAPMA YUKUN YONU
193 13,9 Dikey
173 13,8 Eksenden 30° sapla ile
SIKISTIRMA 133 15 Eksenden 60° saplaile
133 10 Yatay
133 11,7 Dikey
] 100 8,6 Eksenden 30° saplaile
GERILME -
60,5 4,8 Eksenden 60° saplaile
51 4,4 Yatay
KESME 68 3,7 Burma

1.3.1.1.4 Cigneme Kuvvetlerinin Yonii

Stomatognatik sistemin  kuvvet {ireten elemanlar1 kaslardir. Mandibulanin
kapanmasinda rol alan kaslar ayni zamanda hastanin 1sirma sirasindaki uygulamis
oldugu kuvveti de belirler. Ozellikle kapanista masetter, medial pterygoid ve temporal

kasin uygulamis oldugu kuvvet diger kaslara gére daha fazladir.

Sekil 1-11°de kas dogrultular1 ve kuvvet degerleri, Cizelge 1-4’de ¢igneme
kaslarmin farkli agilarda uygulamis oldugu kuvvetler gosterilmistir. Stomatognatik
sistemde fonksiyon sirasinda meydana gelen kuvvetler tek bir kas tarafindan
uygulanan bir kuvvet degil, birden fazla kasin olusturduklari kuvvetin bileskesi
seklindedir ve bu kuvvetler Stomatognatik sistemin iiyesi olan dis ve implantlar

tizerine cogunlukla dikey ve oblik olarak etki etmektedir.
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Sekil 1-11 Kas dogrultular1 ve kuvvet degerleri (Karatas 2006)

Cizelge 1-4 Cigneme Kaslarinin farkli agilarda olusturdugu kuvvetler (Karatag 2006)

KASLAR Kuvvet (N) | Cos-x | Cos-y | Cos-z Fx Fy Fz
Superficial masseter 190,4 0,207 | 0,884 | 0,419 | 79,778 | 39,413 | 168,314
Derin masseter 81,6 0,546 | 0,758 | 0,358 | 29,213 | 44,554 | 61,853
Medial pterygoid 174,8 0,486 | 0,791 | 0,373 | 65,200 | 84,953 | 138,267
Anterior temporalis 158 0,149 | 0,988 | 0,044 | -6,952 | 23,542 | 156,104
Medial temporalis 95,6 0,222 | 0,837 | 0,500 | 47,800 | 21,223 | 80,017
Posterior temporalis 75,6 0,208 | 0,474 | 0,855 | 64,638 | 15,725 | 35,834
Inferior lateral pterygoid 66,9 0,630 | 0,174 | 0,757 | 50,643 | -42,147 | -11,641
Superior lateral pterygoid 28,7 0,761 | 0,074 | 0,645 | 18,512 | 21,841 2,124
Anterior digastric 40 0,244 | 0,237 | 0,940 | 37,600 | 9,760 | -9,480

1.3.1.2 Kuvvetin implant ve Kemik Uzerine Etkisi

Implantlar agizda kaldiklar: siirece tekrarlayan kuvvetlere maruz kalmakta ve bu
tekrarlayan kuvvetler implant iizerinde materyal yorgunluguna neden olabilmektedir.
Meydana gelen yorgunluk nedeniyle materyaller normalde rahatlikla direnebilecegi
kuvvetlere dayanamaz hale gelir ve kirilirlar. Materyal yorgunlugu implantlarin uzun

donemdeki basarisizlik riskini arttiran 6nemli bir mekanik unsurdur.

Yorgunluk direnci veya dayaniklilik limiti, materyalin kirilmadan devir
yapabildigi en yiiksek stres olarak tanimlanabilir. Materyallerin yorgunluk direnci ve
son dayaniklilik degerleri arasinda baglanti bulunmaktadir. Materyalin dayaniklilik

limiti, son gerilme direncinin bir buguk kat1 daha azdir. Bu nedenle yorgunluk ve son
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dayaniklilik degerleri baglantilidir, 6zellikle bruksizm gibi parafonksiyonel
aligkanliklar1 olan hastalar i¢in yorgunluk daha onemli bir faktordiir. Ciinki bu
hastalarda daha yiiksek stres degerleri ve daha fazla yiik donglisii meydana
gelmektedir (Misch 2007).

Ozellikle dikey yiiklenmeye gére dizayn edilen implantlarda biikiicii kuvvetler
yorgunluk direnci olmadan bile kirilmaya neden olabilmektedir. Biikiicii kirilma
direncinin hesaplanmasi; disyaricapin dordiincii kuvveti ile i¢ yarigapin doérdiincii
kuvveti farki alinmasi ile hesaplanir. Bu ylizden 06zellikle internal baglantili
implantlarda abutment baglantis1 nedeniyle implant duvarinin kalinligindaki azalma
kirtlma direncini azaltmaktadir. Duvar kalinligindaki ufak artislar bile bitkme kirtlma
artisina neden olabilir. Dig ¢ap 0,1 mm arttiginda ve i¢ ¢cap ayni kaldiginda, biikkme
kirilma direnci %33 artar. Dis cap ayni1 kaldiginda ve i¢ ¢ap 0,1 azaldiginda artis %20
olmustur (Misch 2005).

Implant kirilmas: gibi sonuglarla karsilasmamak igin énlem olarak implant ve
abutment: baglayan vidanin kirtlma direnci daha diisiik tutularak kilit bir sistem
olusturulmustur ¢ilinkii vida kirnig: telafi edilebilecek bir durum iken, implant boyun
kiriklari, telafisi pek miimkiin olmayan sonuglara neden olabilmektedir. Meydana
gelen vida kiriklart mevcut iist yapiin ve okliizyonun tekrar degerlendirilmesini igin
onemli bir uyar1 olarak diisiiniilebilir ¢linkii vida kirig1 ayn1 zamanda implant iizerine
gelen ve dolayisiyla implantin etrafindaki kemige iletilen stresin istenenden daha fazla

oldugunun gostergesidir.

Peri-implant kemige gelen asiri kuvvetler implant kemik ara yiiziiniin
reaksiyonunu degistirebilir ve kemikte yorgunluk hasarina yol acabilir. Roberts
(1999), normal trabekiiler kemigin fizyolojik sekillenmesini %20 implantin
cevresindeki kemigin her yil yeniden sekillenme oranini %500 olarak belirtmistir,
burada meydana gelen siirekli dongii yorgunluk zarari ile kismen ilgili olabilir. Bu
dongiiyii azaltabilmek igin {izerine gelen kuvvetleri kemige homojen bir sekilde
iletebilecek implant tasarimlari; hem implant kiriklarinin, hem de peri-implant kemik

kaybinin 6nlenmesi agisindan faydali olabilir.
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1.3.2 Kuvvet Analiz Yontemleri

Analiz; bir maddenin bilesimindeki yalin cisimlerin niteligini ya da niceligini anlamak
icin yapilan islemlere denilir. Herhangi bir nesneyi iiretmeden Once tasarim
asamasinda, tasariminin kontrol edilerek, gerekli sartlar1 saglayip saglayamadigi veya
nesnenin ug¢ limitlerinin ne oldugu, hangi kuvvetlere veya hangi sartlara
dayanabildiginin tespit edilmesi gerekir, bunun amaci; {retilmesi tasarlanan

materyalin zayif yonlerinin iiretim dncesinde tespit edilmesidir.

Nesnelerin analiz yontemlerinde bircok farkli ydntem izlenebilir. Ornegin;
iiretilmesi tasarlanan nesnelerin her bir analiz i¢in gerekli olan 6nciil modellerinin
tiretilip direk analize tabi tutulabilir ve materyallerin zayif yonleri direk iiretilen
nesneler iizerinde goriilebilir ancak {iretimi maliyetli olan nesneler i¢in her analizde
kullanacak bir modelin iiretilmesi olduk¢a maliyetli olabilir. Bu durumda 6nciil bir
tane model iiretilip ters miihendislik yontemi ile sanal ortama aktarilarak analizler
sanal ortamda yapilabilir. Baz1 durumlarda bir onciil modelin bile {iiretilmesi ¢ok
maliyetli olabilir veya modeller tiretilse bile gercek ortamda analize tabi tutmak hem
tehlikeli hem de etik olarak miimkiin olmayabilir. Ornegin ugak iiretiminde bir ugagin
onciil modelinin iiretilmesi bile ¢ok maliyetli olabilir ve ayn1 zamanda analiz igin
modeller iiretilse bile gerekli analizlerin yapilmasi tehlikeli olabilir. Benzer bir sekilde
implant iiretiminde de implantlarin 6nciil modellerinin tiretilmesi ¢cok maliyetli olmasa
bile bunlarin uygunlugunun ispatlanmadan gerekli testlerin hastalar {izerinde
yapilmasi etik degildir. Bu yiizden bu gibi nesnelerde gelen kuvvetlerin nerede
yogunlastigini, nasil dagildigi ve buna gore cismin seklinin nasil olusturulmasi
gerektigini gosteren kuvvet analiz yontemleri kullanilmaktadir (Eskitaggioglu ve

Yurdukoru 1995). Bu yontemler;
Deneysel analizi yontemleri:

1. Fotoelastik rezin gerilme analizi,
2. Strain gage gerilme analizi,

3. Lazer 1sml1 kuvvet analizi,
4

Kirilgan vernik teknigi ile kuvvet analizi.
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Sayisal analizi yontemleri:

1. Linear & Non-linear analiz,

2. Sonlu elemanlar analizi seklinde siralanabilir.

Dis hekimliginde kuvvet analiz yontemleri, 6zellikle implant ve ortodonti
alaninda siklikla kullanilmakta ve yerlestirilen implant yapilarinin iizerine fonksiyon
sirasinda gelen kuvvetlerin kemik iizerinde olusturdugu gerilme ve gerinimlerin,
bunlarin yogunlastig1r bolgelerin, ¢ene ve kemik yapisinda meydana gelebilecek
deformasyonlarin izlenmesi amaciyla kullanilmaktadir (Holzapfel ve ark. 2006,
Moaveni 2003, Nicholson 2008).

1.3.2.1 Deneysel Analizi Yontemleri

Deneysel analiz yontemleri; analiz edilecek nesnenin bire bir iretilip kullanim
sirasinda maruz kalacagi ortam canlandirilarak meydana gelen stres, gerinin, kirinma

vb. durumlarin klinik olarak gozlemlenmesi esasina dayanur.
1.3.2.1.1 Fotoelastik Rezin Gerilme Analizi

Fotoelastik rezin; 1s1g1 kirma 6zelligine sahip transparan materyallerin gerilmeye
maruz birakildiginda polarize 1sik altinda renkli sekiller sergilemesi esasina dayanan
bir materyaldir. Polarize 151k demeti iizerine kuvvet uygulanmis fotoelastik rezin
materyalinden gegerken, rezin igerisinde farkli hizlarda yol kat eder, farkli hizlarda yol
alan 1s1k dikey titresimlere doniisiir. Buna “fotoelastik etki” denir. Rezin iginde
polarize 15181in i¢ gerilmeler nedeniyle farkli hizlarda seyreden dalga boylarina
ayrilmasi sonucunda farkli renkli sekiller olusur ve meydana gelen bu fenomen “gift
kirilma” prensibi ile adlandirilir. Bu durum bir polarize filtre ya da polariskop apareyi
yardimiyla gozlenebilir. Bu yontemle, karisik yapilarin i¢ kisimlarinda ve dis
kisimlarinda olusan mekanik baski1 ve gerilmeler gozle goriilebilir 151k taslaklari haline
dontistiriilir (Canay ve ark. 1996, Caputo ve Wylie 2006). Ancak rezinin maliyetinin

fazla olmasi ve 2 boyutlu goriintii vermesi, 3 boyutlu goriintii elde edebilmek igin 2
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boyutlu goriintiilerin birlestirilmesi elde edilebilir ancak 2 boyutlu goriintii vermesi

fotoelastik rezin i¢in bir dezavantajdir.
1.3.2.1.2 Strain Gage Gerilme Analizi

Bir nesneye yeterli kuvvetin uygulanmasi, malzemenin seklinin degismesine sebep
olur. Bu sekil degisiklik, deformasyon olarak adlandirilir. Kuvvet kaldirildiktan sonra
kendi kendine tersine donen gegici sekil degisikligi yani cismin orijinal boyutlarina
geri dondiigi sekil degisikligi, elastik deformasyon, Gerilmenin, malzeme seklini
kalic1 olarak degistirmeye yeterli oldugu sekil degisikliklerine plastik deformasyon
denilir. Cisimlerde meydana gelen bu sekil degisikligini strain gage denilen cihazlarla
6lgmek miimkiindiir. Strain gage ile kuvvet, agirlik, moment (tork), basing gibi
biiyiikliiklerin 6l¢timiinde yaygin olarak kullanilmaktadir ve nesnelerde ¢ekme, baski,
burma deformasyonu gibi analizler yapilabilir. Ornegin gerilme/uzama orani, Young
modiiliiniin tespit edilmesi i¢in kullanilabilir. Young modiilii; bir nesnenin kesitinin
birim alanina diisen kuvvetin, nesnenin boyunda meydana gelen uzama oranina

boliinmesiyle; yani gerilme/uzama orani alarak tanimlanir (Sakaguchi ve ark. 1997).
1.3.2.1.3 Holografik Interferometri (Lazer Isinli) Kuvvet Analizi

Lazer 1s1nl kuvvet analiz yontemi olarak da isimlendirilen “Holografik interferometri”
yontemi lazer 1sininin ikiye ayrilarak biri referans 1g1n1 digeri ise inceleme 151n1 olarak
cisim lizerine gonderilerek cismin model kayd: yapilir ve sonrasinda tekrar bir 151n
gonderilerek iki 151n arasindaki farkliliga bakilmasi yontemidir. Tek bir 151n ile deney
parcasi lizerindeki biitlin noktalara ait bilgileri verdiginden ve test modelleri tizerinde
tahribat meydana getirmediginden oldukga kullanigli bir 6l¢me cihazidir (Outwater ve
Van Hamersveld 1974, Ozcelik 2010).

1.3.2.1.4 Kirilgan Vernik Teknigi ile Kuvvet Analizi

Incelenmek istenilen modelin iizerine kuvvet altinda catlayabilen &zel bir vernik
tabakasinin piskiirtiiliip firrnlanmasi ile uygulanmaktadir. Firinlandiktan sonra model
tizerine uygulanan kuvvetlerde kuvvetin yogunlastigi bolgede vernik ¢catlamakta ve bu
catlak kuvvetin yogunlastigi hatti izlemektedir. Boylece kuvvetin dogrultusu ve
dagilimi goz ile gortliir hale gelmektedir. Ancak her analiz i¢in model gerekmesi ve
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modellerin firnlama asamasindan dolay: sik kullanilan bir yéntem degildir (Ozgelik

2010, Ozgdve 2003)

1.3.2.2 Sayisal (Modelleme) Analizi Yontemleri

Deneysel analiz yontemlerinde analiz edilecek materyalin tiretilmesi gerekir ancak tek
bir 6nciil modelin tiretiminin bile cok maliyetli oldugu durumlarda modeli gergekten
tretmek yerine sanal ortamda {iretip analize tabi tutarak, elde edilen analiz
sonuclarinin 1s18inda modellerin eksik ve/veya zayif yonlerinin saptanip iiretime
girecek modelin son haline kadar bu eksikliklerin giderilmesi i¢in kullanilan

matematiksel hesaplama esasina dayanan modelleme yontemidir.

Deneysel analiz yontemlerinin ¢ogunlugu metabolik ve yapisal ihtiyaclara
cevap verebilen, canli ve kompleks bir doku olarak tanimlanan kemik yapisinin ig¢
birimlerindeki stres dagilimini ve yer degistirmeleri degerlendirmede yeterli degildir.
Ayrica bu testler biyomekanik davraniglari tam olarak simiile edemediginden bu testler
ile gercege yakin sonuglar elde edilemez. Ancak biyomekanik davraniglarin daha
ayrintili olarak tanimlanmasina gereksinim duyuldugundan modelleme teknigine
dayanan sayisal analiz yontemleri gelistirilmistir. Bu yontemlerden en 6nemlisi “Sonlu
Elemanlar Analizi (SEM)” dir. Sonlu elemanlar stres analizi ile analitik ¢oziimii
bulunmayan problemlere yaklasik ¢6ziim bulunabilmekte; bu nedenle de deneysel
metotlar ile analiz edilmesi miimkiin olmayan biyomekanik sistemler i¢in alternatif
yeni bir simiilasyon ve deney araci olarak kullanilabilmektedir (Eskitag¢ioglu ve

Yurdukoru 1995).
1.3.2.2.1 Sonlu Elemanlar Analizi

“Diinyadaki biitiin nesneler sonsuz sayida noktadan olusmaktadir, ancak sonsuz olan
hi¢cbir sey bilgisayar ortaminda tammlanamayacagi gibi analiz de edilemez. Sonlu
elemanlar analizi; Nesnelerin sanal ortamda analiz edilebilmesi i¢in sonsuz sayidaki
noktanin, sonlu sayida noktaya indirgenerek modellenmesi ve bu modellerin analiz

edilmesi islemine denir”.
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Sonlu elemanlar analizi; yapilarin veya nesnelerin stres, gerinme ve gerilme
problemlerini ¢ozen bilgisayar tabanli bir simiilasyon metodudur. Bu metot ile
karmagik sistemler sanal ortama aktarilarak Statik, dinamik, lineer veya non-lineer
analiz yontemleri ile gercege yakin sonuglar elde edilmeye c¢alisilir (Hughes 1987,
Moaveni 2003). Sonlu elemanlar analizinin temeli 1943 yilinda matematik¢i R.
Courant tarafindan atilmigtir. Courant karmasik yapilarin deneysel olarak test
edilememesinden dolayi, karmasik yapilarin daha basit alt yapilara doniistiiriilerek test
edilme prensibine dayanan bir pargali polinom ¢éziimii tanimlamistir (Meek 1996).
Ancak hesaplamanin zorlugundan dolay1 1950’lere kadar pek ragbet gérmemistir.
1950’lerde bu yontem bilgisayar tabanli hesaplama metodu olan “sonlu elemanlar
metodu” olarak tanitilmis ve 1956’da ugak endiistrisinde kullanilmaya baglamistir.
1963°te matematiksel olarak gegerliligi fark edilen sonlu elemanlar metodu yapisal
baslangigtan 1s1 transferi, akigkanlar mekanigi, akustik, elektromanyetizma ve
biyomekanik gibi birgok miihendislik ve saglik alaninda sik¢a kullanilmaya
baslanmustir. (Begg 1956, Cook 1994, Hughes 1987, Moaveni 2003).

Dis Hekimliginde sonlu elemanlar analizi ile ilgili yapilan ilk ¢alisma Ledley
ve Huang’in 1968 yilinda yaptiklari arastirmadir. Bu g¢alismada, bir dise ¢esitli
yonlerde kuvvetler uygulanarak, kuvvetlerin etkisiyle disin g¢evreleyen dokularda
meydana gelen gerilmeler degerlendirilmistir (Ledley ve Huang 1968). Oral
implantoloji alaninda ilk kullanimi ise 1970’lere kadar dayanir. Tesk ve Widera (1973)
ilk defa 1973 yilinda blade ve pin tipi implantlar1 2 boyutlu olarak modelleyerek

gerilme Slgiimleri yaparak birgok calismaciya dncii olmuslardir.

Sonlu elemanlar analizinde ilk adim incelenecek cismin {i¢ boyutlu modelinin
cikartilmasidir bu modeller ¢ikartilirken farkli yontemler izlenebilir en popiiler
yontemler; Manyetik rezonans ve bilgisayarli tomografi goriintiilerinin bilgisayar
ortamina aktarilarak modelin olusturulmasi, modellenmesi istenen cismin yiizeyinin
3D tarayicilar ile taranip bilgisayar ortamina aktarilmasi, ii¢ boyutlu modelleme
programlar1 kullanilarak cismin arastirmaci tarafindan ¢izilmesi olarak sayilabilir.
Istenilen model bilgisayar ortamina aktarildiktan sonra modelin daha basit modele
indirgenebilmesi i¢in kii¢iik modellere boliiniir bu isleme “ag yapisi olusturulmasi

(Mesh Generation)” denilir. Indirgenen noktalar ise ‘diigiim noktasi (node)’ olarak
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ifade edilir. Bu elemanlar ana yapinin geometrisi ile tam uyumludur ve ana yapinin
her bélgesinde belirlenen mekanik &ézellikleri gosterirler. Ikinci asamada mesh’leme
islemi ile node’lara ayrilan modele kullanilan materyale 6zgli materyalin simir
kosullar1 tanimlanir elastikiyet modiilii, poisson orani gibi ve daha sonra nodlara
uygulanacak olan kuvvetin yonii, siddeti ve agis1 ayarlanarak analiz islemi yapilir
(Keyak ve ark. 1993, Shigley 2011). Analiz sonrasinda stresin dagilimi ortaya ¢ikar ve
sistemde olusan ve minumum ve maximum principal stres degerleri goriiliir. Sonlu
elemanlar analizini daha iyi anlayabilmek i¢in kullanilan terimleri bilmek 6nemlidir

bu terimler kisaca;
1.3.2.2.1.1 Kuvvet

Kuvvet; hareket eden bir cismi durduran, duran bir cismi hareket ettiren, cisimlerin
sekil, yon ve dogrultularimi degistiren etkiye denir ve “N” (Newton) simgesiyle
gosterilir (Asaro ve Lubarda 2006). Kuvvet vektorel bir biiyiikliik olup; belirli bir
dogrultusu, yonii, siiresi ve siddeti bulunmaktadir (Tosun 1999). Sonlu elemanlar
analizinde kullanilan kuvvetlerde vektorel kuvvetler olup belirli bir yonde ve siddette

uygulanir.

Kuvvet uygulandigi yonden etrafa dogru yayilan bir etki olusturur. Bir cisme
diger cisimlerin yaptig1 etkiye dis kuvvet, cismin ¢esitli pargalarinin arasindaki etki ve
tepki ise i¢ kuvvet denilir. Biyomekanikte implant {izerine etkiyen bir dis kuvvet, 6nce
implantin bolgelerine dagilir ve oradan da kemige iletilir ve bu iletimler sirasinda ig

kuvvetler olusur (Asaro ve Lubarda 2006, Holzapfel ve ark. 2006).
1.3.2.2.1.2 Gerilme (Stress)

En basit tanimiyla kuvvetin, uygulandig1 ylizey alanina orani seklinde tanimlanabilir.
Bagska bir deyisle bir cisme kuvvet uygulandigi zaman, uygulanan bu kuvvete karsi
cisim i¢inde birim alanda olusan tepkidir. Dis kuvvete igeriden uygulanan tepki, dis
kuvvete esit ancak zit yondedir. Her iki kuvvet cismin tiim alan1 iizerinde dagilir. Buna
gore cismin igindeki gerilme, birim alana gelen kuvvet olarak ifade edilir (O'Brien
2008).

Gerilme = Kuvvet / Alan olarak formiile edilir.
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S ya da o harfleriyle ifade edilir ve birim olarak Paskal (P veya N/m?) kullanilir.
Dis hekimliginde ise genellikle Mega paskal (MPa veya N/mm?) kullanilmaktadir.
1Mpa=10® N/m?’dir.

Farkli a¢1 veya dogrultudan uygulanan kuvvetler ¢ogu zaman karmasik
gerilmeler olusturmaktadir. Kuvvetlerde oldugu gibi i¢ gerilmeler ii¢ tipe ayrilirlar;
¢ekme (tensile), basma (compressive) ve makaslama (shear) gerilimi (Sekil 1-10)

(Craig ve Powers 2002, McCabe 1999).

1. Cekme gerilimi (Tensile stress): Cismin molekiillerini birbirinden ayrilmaya
zorlayan, ayn1 dogrultuda, fakat ters yonde iki kuvvetin etkilemesi ile olugan
gerilme tipidir.

2. Basma gerilimi (Compressive stress): Cismin molekiillerini birbirine
yaklagsmaya zorlayan, ayni dogrultuda ve ters yonde iki kuvvetin etkilemesi ile
olusan gerilme tipidir.

3. Makaslama ya da kayma gerilimi (Shear stress): Cismin molekiillerini birbiri
tizerinde kaymaya zorlayan farkli seviyelerde yiizeye paralel ve ters yonde olan

iki kuvvetin cismi ayn1 anda etkilemesi ile olusur.

({4

Cekme ve basma gerilmelerine normal gerilmeler denir ve “c” sembolii ile gosterilir.
Kayma gerilmeleri ise “1” simgesi ile gosterilir. Yiik uygulanan cisimlerde ¢ekme,
basma ve kayma gerilmelerinin bir arada bulundugu bilesik gerilme durumlar

meydana gelmektedir.
1.3.2.2.1.2.1 Asal Gerilmeler (Principal Stress)

Biitlin diizlemlerde makaslama gerilmelerinin sifir oldugu ve sadece alana dik olan
normal gerilmelerden olusan gerilmeler asal gerilmeler (Principal stress) adini alirlar
Asal gerilme; maksimum, ara ve minimum olarak {i¢e ayrilir. Ancak ylik uygulanan
cisimlerde genellikle tek bir tip gerilme yerine {i¢ tip gerilmenin bir arada bulundugu

bilesik gerilme hali meydana gelmektedir (Inan 1988, Marghitu 2001).

Maksimum asal gerilme (Maximum principle): Pozitif degerdedir ve en yiiksek
cekme gerilmelerini ifade eder.
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Minimum asal gerilme (Minimum principle): Negatif degerdedir ve en yiiksek

basma gerilmelerini ifade eder.

Analiz sonuglarinda elde edilen pozitif degerler cekme seklinde gerilmeleri, negatif
degerler ise basma seklinde gerilmeleri (sikisma) ifade etmektedir. Mutlak degeri daha

biiyiik olan gerilme, bir diigiim noktasinda etkin olan gerilme seklidir (Giimiis 2007b).
1.3.2.2.1.2.2 Mohr Dairesi

Birlesik gerilme durumlarinin mevcut oldugu cisimde kesit degistikge gerilme tiiriiniin
degisimi grafik ile gosterilmekte ve Mohr Dairesi olarak adlandirilmaktadir. Bir
kesitteki normal ve kayma gerilmelerini apsis ve ordinat kabul ederek olusturulan
Mohr dairesinde farkli kesitlerdeki gerilme degerinin hesaplanmasi geometrik olarak

da saglanabilmektedir.

Kesite dondiirme hareketi yaptirilarak kayma gerilmesinin bulunmadigi bir
pozisyonda en kiigiik normal gerilme (02) ile en biiyilk normal gerilme (cl)
bulunmaktadir. Bu asal gerilmelerle uyusan eksenlere asal eksenler (Princible axes)
denir. Bu dairede yatay eksen normal gerilmeleri, dikey eksen ise kayma gerilmelerini
gostermektedir. Dairenin merkezi apsis ekseni iizerindedir (Sekil 1-12) (Ichikawa ve
ark. 1997).
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Sekil 1-12 Mohr Dairesi
1.3.2.2.1.2.3 Von Mises Gerilmesi (Von Mises Stress)

Von Mises gerilmesi enerji prensiplerinden elde edilmis bir kriterdir. Bu kritere gore

“bir yapinin belli bir boliimiindeki i¢ enerji belli bir degeri asarsa, yap1 bu noktada
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sekil degistirecektir” (Orenstein ve ark. 1994). Sonlu elemanlar gerilme analizi
verilerinin gerilme dagilimi agisindan degerlendirmesinde Von Mises ve arkadaslari
tarafindan bulunan ve bi¢im degistirme enerjisi olarak adlandirilan enerji hipotezi
uygun bir kriterdir. Cekilebilir malzemeler i¢in, sekil degistirmenin baslangici olarak

tanimlanan Von Mises Gerilme ii¢ asal gerilme degeri kullanilarak hesaplanir

(Ichikawa ve ark. 1997)
1.3.2.2.1.3 Gerinim (Strain, Sekil Degistirme)

Gerinim, cisme uygulanan belirli bir kuvvet sonucu cismin birim boyutta olusan
boyutsal sekil degisimidir. Cisme uygulanan kuvvet gerilim olusturdugunda, ayni
zamanda gerinim de olusturmaktadir (Franklin 1998). Herhangi bir 6l¢ii birimi yoktur.
Gerilim, biiyiikliigli ve yonii olan bir kuvvet iken; gerinim ise sadece bir biiytikliiktiir
(Moaveni 2003, O'Brien 2008). Hooke Kanunu, belli sinirlar i¢inde cisimdeki

gerilimin gerinim ile dogru orantili olarak arttigin1 6ngortir.

Gerinim (strain) = Boyuttaki degisim / Orjinal boyut olarak formiile edilir.

Cisimler kuvvet uygulamasi sonucu iki farkli bigimde sekil degistirmektedirler;

Elastik sekil degistirme: Cismin kuvvet ortadan kalktiktan sonra tekrar

baslangi¢ durumuna donmesidir.

Plastik sekil degistirme: Cismin kuvvet ortadan kalktiktan sonra tekrar

baslangi¢ durumuna dénmemesidir.
1.3.2.2.1.4 Elastiklik-Viskoelastiklik

Bir cismin, uygulanan kuvvet ortadan kalktiktan sonra ilk bastaki sekline donme
ozelligi o cismin elastiklik 6zelligidir. Elastik materyallere belirli sinirlar igerisinde
yiik uygulandiginda sekil degistirirler ve yiik ortadan kalktiginda gecikmeden eski

sekillerini alirlar.

Viskoelastik materyaller ise sekil degistirirken hem elastik hem de yapiskan

(viskoz) o6zellik gosterirler. Bu materyaller yapiskanlik 6zellikleri sayesinde zamana
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bagli olarak artan bir gerinim gosterirler ve bu materyaller yiik ortadan kaldirildiginda
tekrar ilk bastaki sekillerine gecikmeli olarak donerler (Marghitu 2001, Toms ve ark.
2002).

1.3.2.2.1.5 Homojen Cisim

Icyapisindaki her noktadaki elastik ozelliklerin ayni oldugu cisimlerdir (Moaveni
2003).

1.3.2.2.1.6 Izotrop ve Anizotrop Cisim

Izotropi, bir cismin farkli dogrultularda ayni elastik 6zellikleri gdstermesidir (Hughes
1987). izotrop cisimler farkli dogrultulardan uygulanan kuvvetler sonucu olusan
cekme, basma ve makaslama gerilmelerinde ayni elastiklik modiiline sahiptirler.
Anizotrop cisimler ise farkli elastiklik modiiliine sahiptirler (Provatidis 2000, Toms ve
ark. 2002).

1.3.2.2.1.7 Lineer Elastik Cisim

Elastik cisimler i¢in gerilme-gerinim iligkisi belirli yiik sinirlar ¢er¢cevesinde dogrusal
olarak kabul edilir. Bu kanun 1678 yilinda Robert Hooke adli fizik¢i tarafindan
bulunmustur ve Hooke kanunu olarak bilinmektedir (Pickover 2008). Bu tip 6zellik

gosteren cisimler lineer elastik cisim olarak adlandirilirlar.
1.3.2.2.1.8 Eleman (Element)

Sonlu elemanlar analizinde olusturulan geometrik model, "eleman" (element) adi
verilen basit geometrik alt yapilara ayrilirlar. Elemanlar; geometrik sekil (liggen,
paralel kenar, dortgen), boyut (tek boyutlu, iki boyutlu, ii¢ boyutlu) ve diiglim sayis1
gibi 6zelliklere gore siniflandirilirlar (Moaveni 2003).

1.3.2.2.1.9 Rijit Eleman

Rijit elemanlar kuvveti ileten ama deformasyona ugramayan ve de gerilme
yiikklenmeyen elemanlardir. Baglandiklart nodlarin arasindaki mesafeyi sabit tutmaya

yararlar (Moaveni 2003).
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1.3.2.2.1.10 Diigiim Noktas1 (Node)

Sonlu elemanlar analizinde modellerin boliinmesiyle olusan sonlu sayida eleman belli

noktalardan birbirleriyle baglanmakta ve bu noktalara diigiim (node) ad1 verilmektedir.

Modellerde, her bir elemandaki yer degistirmeler, dogrudan diiglim
noktalarindaki yer degistirmeler ile iliskilidir. Sonlu elemanlar analizinde bu diigiim
noktalariin belirli yerlerden birbirlerine sabitlenmesi gereklidir (Geng ve ark. 2001b).
Bu sekilde cebri bir denklem takimi elde edilir. Gerilme analizinde bu denklemler
nodlardaki denge denklemleridir. incelenen modele ve modelin hazirlanisinda

olusturulan eleman yapisina gore bagl olarak elde edilen denklemlerin sayis1 degisir

(Marghitu 2001, Moaveni 2003).
1.3.2.2.1.11Ag Yapis1 (Mesh) Olusturma

Mesh islemi modeli daha kiigiik alt yapilara boliinerek digiim noktalarinin ve
elemanlarin koordinatlarinin model lizerinde belirlenmesi islemidir. Mesh {iretimi
programlar tarafindan otomatik olarak yapilabildigi gibi kullaniciya da mesh iiretme
imkam taninmaktadir. Kullanici tarafindan girilen minimum bilgiye karsilik uygun
deger otomatik olarak diiglim noktalarimi ve elemanlar1 siralar, numaralanmasini

saglar.

Mesh iiretme konusunda kullanicinin ayrica meshlenecek nesnedeki hangi
bolgenin 6nemli oldugu veya kendi iginde biiyiik degisime sahip oldugu bilinen veya
tahmin edilebilen bolgelerde, birim alana daha fazla eleman yerlestirilmesini
saglayarak, hangi bolgelerin nasil bir eleman yogunlugu olacaginin karar verilmesine
olanak tanir. Onemli olan segilen eleman kullanilarak modelin en iyi bir sekilde nasil
daha iyi kiiglik pargalara boliinecegi ve nasil mesh edilecegidir (Geng ve ark. 2001b,
Sahin 2008).

Mesh igleminden sonra, cismin nereden sabitlendigini ve kuvvetin neresinden
uygulandigimi gosteren sinir sartlart belirlenerek model ¢6ziimlemesi yapilir (Geng ve
ark. 2001a).
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1.3.2.2.1.12 Sinir sartlar1 (Boundary Conditions)

Sinir sartlari; analiz sirasinda yapilan gerilmelerin ve yer degistirmelerin (deplasman)
sinir ifadelerini kapsar. Cismin nereden sabitlendigini ve kuvvetin nereden

uygulandigim gosterir (Geng ve ark. 2001b).
1.3.2.2.1.13 Elastiklik Modiilii (Elastisite, Young Modiilii)

Elastiklik modiilii kavrami, malzemelerin elastik sinirlar i¢erisindeki sertliklerini ifade
eden bir katsayr olup, cismin dayanikliligin1 gosterir, birimi GPa (Gigapaskal)’dir
(Tosun 1999).

E= Gerilme/Gerinim= o/ ¢

Elastisite modiilii arttikca cismin katiligi da artar (O'Brien 2008). Yiiksek
elastisite modiiliine sahip bir cisim, ayn1 kuvvetler altinda, diisiik elastisite modiiliine

sahip bir cisimden daha az deformasyona ugrar (Eraslan 2004).
1.3.2.2.1.14 Poisson Oram (Poisson’s Ratio)

Cekme veya basma kuvvetleri altinda cisimlerin, elastik sinir igerisinde, en/boy
arasidaki birim boyut degisiminin oranidir. Ornek olarak bir cisme uygulanan ¢ekme
kuvveti etki sonucu yiikiin geldigi yonde boyda uzama olurken, yiike dik olan diger

boyutlarda ise boy kisalmasi olmaktadir (Shaw ve ark. 2004).

1.3.2.2.1.15 Sonlu Elemanlar Analizinin Avantaji ve Dezavantaji

’

“Sonlu elemanlar analizi ile yapilacak olan analizlerin sinirt kisinin hayal giiciidiir.”

Diger test yontemlerine gore biiyiik bir iistiinliik saglayan sonlu elemanlar analizinin
en biiyiik avantaji; Prototip olarak denenmesi miimkiin olmayan veya tehlikeli olan
veya etik olmayan tasarimlarin simiilasyonuna olanak saglamasidir (Hughes 1987).

Bunun diginda sagladig1 diger temel avantajlar;
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Karmasik yapilarda, analitik ve deneysel metotlardan daha hassas sonug
vermesi ve statik analizlerden dinamik analizlere, 1s1 transferi analizlerinden,
manyetik alan analizlerine kadar gibi bir¢ok alanda kullanilabilmesidir,
Diizgiin geometri gostermeyen katilar ve farkli malzeme 6zelliklerine sahip
cesitli katmanlardan olusan nesnelerin, katmanlarin fiziksel 6zelliklerini ve
katmanlar arasi birlesim Ozelliklerini tam olarak yansitacak sekilde gergek
yapiya ¢ok yakin bir modelin hazirlanabilmesi,

Farkli yiizeyler arasindaki yapisma, siirtinme ve temaslarin gercege yakin
sekilde belirlenebilmesi ve gerilme, gerinim ve yer degistirmelerin hassas bir
sekilde tespit edilebilmesi (Owen ve Hinton 1980),

Model analizlerinin bir¢ogunda her analiz i¢in bir model gerekebilmesine
ragmen sonlu elemanlar analizinde olusturulan modelin geometrisi, sinir
sartlari, kuvvetin yiikleme yonii ve miktar1 gibi 6zellikleri degistirilip, analizin
istendigi kadar tekrarlanabilir (Shaw ve ark. 2004) olmasi seklinde

siralanabilir.

Biitiin analiz yontemlerinde oldugu gibi sonlu elemanlar analiz yonteminin de bazi

dezavantajlar1 vardir. Bunlardan en 6nemlisi; analiz sirasinda modellenecek olan

malzemenin izotropi, homojenite ve elastiklik gibi 0zelliklerinin varsayima

dayandirilmasi ve modellenen malzemenin analiz programina tanitilan fiziksel

ozelliklerinin dogrulugunun, malzemenin gergekteki seklini ne kadar temsil ettigini

belirleyen en 6nemli unsurlardan biri olmasi analiz sisteminin en biiyiik dezavantajidir.

Bu nedenle fiziksel 6zelliklerin tanitilmasi son derece hassas yapilmalidir (Owen ve

Hinton 1980). Bunun disinda diger dezavantajlari ise;

Gergek sartlarin kati modeller {izerinde uygulanmasi, bilgisayar donanimi ve
sonlu elemanlar yazilim programinin kapasitesi ile sinirli olmasi (Ertiirk 2008),
Modellenen yapilar, agiz i¢cinde statik durumdan ¢ok dinamik yiikler altindadir.
Yapilarin analizinin bu yontem ile dinamik olarak gerceklestirilmesi miimkiin

olmasina ragmen zor (Cheung ve Yeo 1979) olmasi seklinde sayilabilir.

Kisaca sonlu elemanlar analizi ile elde edilen sonuglarin giivenilirliginin kullanilan

materyal ozelliklerinin ve model geometrisinin dogru belirlenmesine bagli oldugu

belirtilmistir (Al-Sukhun ve ark. 2007).
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1.3.2.2.1.16 Sonlu Elemanlarda Kullanilan Yazilim Paketleri

Teknoloji ile birlikte bilgisayarlarin en 6nemli parcasi olan islemcilerin gelismesi,
sonlu elemanlar analizinin en biiyilik sorunu olan her diigiim ve nod’lardaki karmasik
problemlerin ¢6ziimii igin gerekli olan hesaplama giiciinii de saglamistir. Bu da sonlu
elemanlar analizinin kullanimmi ve dolayisiyla da bu alanda kullanilan yazilim

paketlerinin de gelismesini saglamigtir.

Sonlu eleman analiz yazilimlari arasinda lineer, non-lineer, implicit (kapali sonlu)
ve explicit (agik sonlu) olma yoniinden farkliliklar vardir. Kimi programlar ise bazi
konularda 6zel olarak gelistirilmistir programlardir. Dis hekimligi ve miihendislik
uygulamalarinda sonlu elemanlar yontemi ile yapilan analizlerde kullanilan yazilim
paketlerinden en Onemlileri; Algor, Abaqus, Adina, Ansys, Comsol, Fempro,
Femtools, I-Deas, Marc, Msc Marc Mentat, Nastran, Pafec 75, Patran, Proengineer,

Solidworks, Sap 80, Sap2000, Strand7, Visualfea ve Zebulon olarak sayilabilir.

1.4 Benzer Calismalar

Implant, implant mekanikleri dis hekimliginde oldukga popiiler bir alandir ve implant
biyomekaniklerinin diger yontemlerle analizi olduk¢a zor oldugundan sonlu elemanlar
analizinde kullanilan popiiler bir konu olmustur. Sonlu elemanlar analizi implant dis
hekimliginde ilk olarak 1973’de Tesk ve Widera (1973) tarafindan kullanilmis ve

bundan sonra kullanim1 hizla yayginlagsmustir.

Atmaram ve Mohammed (1983) elastik parametrelerin etkisini ve implant
geometrisini, implant uzunluk degiskenlerini ve psédo periodontal ligamanlarin
iliskisini anlamak amaciyla tek bir implanttaki stres yayilimlarini analiz etmis. Siegele
ve Soltesz (1989) farkli implant dizaynlarini sonlu elemanlar analizi ile test etmisler
ve implant dizayninin kemikte olusan stres bolgelerini etkiledigini goérmiisler, yine
ayni sekildle MR Rieger ve ark. (1989b) farkli implant dizaynlarinin kemikte
olusturdugu stresi degerlendirmislerdir. Bir bagka ¢alismada da Chun ve ark. (2002)
implantin yivlerinin kemikte olusturdugu stresi sonlu elemanlar analizi ile

degerlendirmisler ve yiv araliklar arttiginda kemikte olusan stresin arttigini implant
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boyu arttiginda ise stresin azaldigini gormiislerdir. Bagka bir ¢alismada ise alveolar
kemik tiplerinde stres dagilimi incelenmis ancak bu ¢oklu orijinal kemik yapilarinda
incelenmek yerine tek bir kemik yapisinda dort kemigi yapilandirarak yapilmistir
(Sevimay ve ark. 2005). Implant boyutunun ve ¢apinin kemik iizerinde olusturdugu
stres degerlendirilmis ve implant boyundaki ve capindaki artigin implant stresi
azalttigin1 ancak boyun uzamas: ile stres azalma miktarin ¢apin artmasi ile ayni
oranda azalmadigimi c¢aptaki artisin stres azalisina daha az etkisi oldugunu
belirtmislerdir (Baggi ve ark. 2008). implantlardaki ¢esitli boy ve ¢aplarm sonlu
elemanlar analizi ile alveolar kemik tizerinde olusturdugu stresin degerlendirmesi
bir¢ok calisma tarafindan yapilmasina ragmen platformlar arasindaki farkliliklarin
kemik iizerindeki olusturdugu stres ile ilgili yeterli bilgi bulunmamaktadir. Bu konu
ile ilgili Schrotenboer ve ark. (2009) yaptiklari ¢alismada implanttaki mikro yiv
yapisinin ve platform switching abutmentin, krestal kemikte olusturdugu stresi sonlu
elemanlar analizi ile incelemisler fakat bunu 3D modellerde degil 2D modellerde
incelemislerdir. Implantlara gelen kuvvetlerin karsilastirilmasinda ise en kapsamli
kuvvet kullanan ¢aligma Tanyel ve ark. (2012) yapmis olduklari ¢aligmadir. Bu
calismada dikey, a¢il1 ve yatay kuvvetler uygulanmis olup uygulanan kuvvet miktarlar

birbirinden farkli olarak ayarlanmistir.

15 Amag

Implant dizayn ve tasarimlarmnin, kemikler iizerinde olusan stresin dagilimimi
etkiledikleri bilinmektedir ve bu konu ile ilgili yiizlerce ¢alisma yapilmasina ragmen
caligmalarin neredeyse hepsi belirli markalar1 karsilastirmaktan 6teye ge¢gmemistir.
Hatta implantlarin biitiin  6zelliklerini standardize ederek govde dizaynlarini
karsilastiran ¢alisma bulunmamaktadir. Ayn1 zamanda denenen implantlarin hangi
kemikler iizerinde ne tip stresler olusturduguna dair literatiirde yalnizca iki ¢alisma
bulunmakta ve bu calismalarda ¢alismanin orijinalligi olarak gdsterilen kemik tipleri
de orijinal kemik seklinde modellenmemistir. Bunlarin yaninda Klinik olarak daha
avantajli oldugu bilinen, ancak ylik dagilimi agisindan incelendigi yeterli ¢alima

olmayan iki abutment tasarimu ile ilgili literatiir eksikligi gbz Oniine alarak;
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Boy, ¢ap, yiv derinligi, yiv adimi1 ve yiv dizayn1 gibi faktorlerin standart olugu;
ancak govde dizaynlarinin farkli oldugu, Basamakli ve Silindirik yapidaki
implant dizaynlarmin hangisinin dikey ve a¢ili yiikler karsisinda daha iyi
oldugunu belirlemeyi.

D1, D2, D3 ve D4’ten olusan farkli kemik tiirinii orijinal formunda
modelleyerek hangisinin dikey ve agil1 yiiklerde daha az strese maruz kaldigini
belirlemeyi,

Iki fakli abutment dizaynindan hangisinin daha basarili stres dagilimini

yaptiginin belirlenmesi,

ve buna gore en iyi stres dagilimini saptayan; kemik, implant ve abutment modellerinin

tespit edilmesi amaglanmistir.

1.6 Hipotez

Implantlardaki farkl1 gévde yapilarinin dikey ve agil yiikler karsisinda alveolar
kemikler tizerinde farkli stres olusumuna neden olmaktadir.

Fakli kemik tiplerinde Implantlar {izerine gelen dikey ve agili kuvvetler
implantlarda fakli streslere neden olmaktadir.

Farkli abutment modelleri dikey ve ag1l1 yiikler karsisinda implant ve abutment

modellerinde fakli stres olusumuna neden olmaktadir.

1.7 Karsit Hipotez

1.

Implantlardaki farkli govde dizaynlarmi dikey ve agili yiikler karsisinda

alveolar kemikler tizerinde benzer strese neden olmaktadir.

55



. Fakli kemik tiplerinde Implantlar iizerine gelen dikey ve acili kuvvetler
implantlarda benzer streslere neden olmaktadir.
Farkli abutment modelleri dikey ve agil1 yiikler karsisinda implant ve abutment

modellerinde benzer stres olusumuna neden olmaktadir.
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2 GEREC VE YONTEM

Implantlarin uzun dénemli basaris1 icin en iyi yiikk dagilimini saglamak amaciyla
yiizlerce farkli implant tasarimlar1 gelistirilmistir. Giinlimiizde silindirik yapidaki
implant dizaynlar1 en kabul géren implantlardir. Ancak bu dizaynlarda silindirik, a¢ili
veya basamakli formda olabilmektedirler (Sekil 1-4). Bu ¢alismada da yiv adimu,
genisligi ve dizayni sabit olan 3 farkli implant dizayn1 modellenmistir.

Implant dizaynlarinda abutment olarak standart diiz formlu ve platform switch
abutmentlar kullanildi (Sekil 1-8).

Implantlarin modellenecegi kemikler Misch’in siniflamasindaki dort farkli

kemik modeli baz alinarak modellendi (Sekil 1-9, Sekil 1-8).

2.1 Alveolar Kemik

2.1.1 Alveolar Kemigi Ozellikleri

Alveolar kemik; varligi ve devamliligi dislere bagli olan ve dislerin ¢ekilmesi
sonucunda rezorpsiyona ugrayan c¢ene kemiklerinin bolimiidir (Newman ve ark.
2011). Dis kaybindan sonra alveolar kemik biiyiik dl¢iide rezorbe olmaktadir, hatta
bazi durumlarda tamamen atrofiye ugrayip sadece ¢enelerin bazal kemikleri
kalabilmektedir, meydana gelen atrofiye bagli olarak ayn1 zamanda ¢ene kemiklerinin

kortikal ve spongioz miktarlar1 da degismektedir.

Temel olarak Misch (2007) tarafindan alveolar kemiklerin kortikal ve spongioz
igerikleri belirtilerek dorde siniflama yapsa da (Sekil 1-9) bu kemiklerdeki kortikal ve
spongioz oranlarini belirtilmemistir. Alveolar kemikler devamli aktif olarak degisim

gosterdiginden dolayr kortikal ve spongioz miktarlarini hesaplayan yeterli ¢alisma
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bulunmamaktadir. Calismada Katranji ve ark. (2007)’in dissiz kadavralar tizerinde
yaptiklar1 ¢alisma sonucunda elde edilen kemik yiizdeleri baz alinarak kemiklerin

kortikal ve spongioz igerikleri belirlendi.

D1 kemik en ¢ok goriildiigii bolge olan anterior mandibula baz alinarak %60

kortikal, %30 spongioz olarak tasarlandi,

D2 kemik ise en ¢ok goriildiigii bolge olan posterior mandibula baz alinarak

%355 kortikal, %45 spongidz olarak tasarland,

D3 kemik ise en ¢ok goriildiigii bolge olan anterior maksilla baz alinarak %40

kortikal, %60 spongitz olarak tasarlandai,

D4 kemik ise en ¢ok goriildiigii bolge olan posterior maksilla baz alinarak %60

kortikal, %30 spongiodz olarak tasarlandi.

2.1.2 Kemiklerin Modellenmesi

Kemik modellemesinde mimics programinda bulunan “.mcs” uzantili 6rnek BT’ler
kullanilmistir. Kemik yapilarini bastan ¢izmek yerine, 6rnek BT verisi kullanarak
kemigin dis hatlarinin ve spongioz hatlariin yaklasik bir sekilde belirlenmis ve

“Catiada” ¢izim programina aktarilmistir.
Mimics programindaki 6rnek BT’ ye ayristirma yapilmistir (Sekil 2-1).

Ayristirma; kayit verisinin, ic boyutlu goriintiilerde en kiiglik yapitasi olan
voksel parcaciklarimin bir araya getirildigi ve incelenecek olan mandibula ve
maksillanin diger yapilardan ayristirllmast ve 3 boyutlu model olusumuna
hazirlanmas1 amaciyla yapilan islemlerdir. Bu islemler; Thresholding, Region

Growing islemlerinden olugsmaktadir

“Thresholding” Calisma Araliginin Tespiti olarak isimlendirilebilir. MIMICS yazilim1
temel modiilii “Thresholding” fonksiyonu ile HU skalasinda maksimum ve minimum
yogunluk degerleri belirlenerek c¢aligma araliginin tespiti islemi gergeklestirildi.

Programda kemik dokular1 i¢in minimum HU degeri 260 olarak ngdriilmektedir.
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Caligmada kullanilan aralik 260-3071 HU degerleri arasinda olacak sekilde genisletildi
(Sekil 2-2). Calisma araligiin tespiti isleminin ardindan “Thresholding > Apply”

fonksiyonu ile ilk ¢alisma maskesi (magenta) olusturuldu.

Bundan sonra “Region Growing” denilen bolge gelistirme islemi ile kayit verisinde,
ayristirma ve ii¢ boyutlu modelleme siireci igerisinde, degerlendirme kapsamina

alinacak yapilarin belirlenmesi amaciyla “Region growing” fonksiyonu kullanilarak.

[lk ¢aligma maskesi iizerinden bu fonksiyon yardimiyla mandibula ve maksilla disinda

kalan kisimlar ¢ikarildr (Sekil 2-3).

Sekil 2-2 BT iizerinde Thresholding fonksiyonunun uygulanmasi
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Sekil 2-3 “Region Growing” islemi ile maksilla ve mandibulanin ayrilmasi

2.1.3 Kemiklerin Analiz Hazirlanmasi

Mimics programi ile elde kemikler “catiada” programina aktarildi. Kemikler istenilen
implant ¢ap ve boylarina uygun olacak sekilde 7mm kret genisligi ve 17mm kemik
boyu olacak sekilde ayarlandi. Bu islemin ardindan, elde edilen mandibula ve
maksillaya (Sekil 2-4 ve Sekil 2-5) analiz programina aktarabilmek i¢in mesh’leme
islemi yapildi. Analiz sirasinda bilgisayar tarafindan yapilan hesaplamalarin daha
kolay ve kesin sonuglarla yapilabilmesi i¢in kemik modellerini biitiin halde kullanmak
yerine kemiklerin istenilen bolgelerinden kesit seklinde kemik ¢ikartilarak, elde edilen
kemik kesitlerine implant yuvalari agilip analiz iglemi i¢in “Msc Marc Mentat”

programina aktarildi.
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Sekil 2-4 Mimics programindan catiada programina aktarildiktan sonraki

mandibulanin mesh yapilmig haldeki goriintiisii (kesit alinmadan 6nceki hali)

Sekil 2-5 Mimics programindan catiada programina aktarildiktan sonraki maksillanin

mesh yapilmis haldeki goriintiisii (kesit alinmadan 6nceki hali)

2.1.4 Kemik Kesitlerinin Olusturulmasi

Mesh’leme islemi bagka deyisle bilgisayar ortaminda her bir hesaplamanin yapilacagi
sonlu noktalardan istenilen nesnenin ¢izilme islemi denilebilir. Bu noktalarin
sayilarinin fazlaligi yapilacak analizin kalitesini arttirirken, bilgisayar ortamindaki
hesaplamalar1 zorlastirir (Sonugelen). Dolayisiyla model ne kadar biiyiikse nokta
sayis1 0 kadar artar. Calismada model iizerindeki noktalar1t maksimum sayida tutarak
analiz kalitesini arttirabilmek i¢in ¢ene modellerini biitiin halde kullanmak yerine

modeller tizerinden kesitler alinarak hesaplamalar bu kesitler {izerinde yapilmustir.
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Kesitler;

D1 kemik i¢in mandibulanin anterior kismindan,
D2 kemik i¢in mandibulanin posterior kismindan,
D3 kemik i¢in maksillanin anterior kismindan,

D2 kemik i¢in maksillanin posterior kismindan kesitler alinmistir (Sekil 2-6)

Sekil 2-6 Mandibula ve maksillanin kesit alinan bolgeleri.

2.2 Implantlar

2.2.1 Implantlarin Ozellikleri

Endoossedz implantlarda; Klinik olarak yerlestirme kolayligi ve protetik islemlerin
rahat olmasi, Stresi alveolar kemigine daha iyi dagitmasi bakimindan blade ve vent tipi
implantlara gére daha iyi oldugu goriildiigiinden (Watzek 1996) giiniimiizde daha fazla
tercih edilmektedirler (Anusavice 2003). Calismada endoosse6z implantlarin gévde
yapisi olarak giiniimiizde kullanimi en yaygin olan ii¢ farkli gévde dizayni baz alindi
bunlar; silindirik, agili ve basamakli form olarak belirlendi (Sekil 1-4) ve bu 3 form
karsilagtiritlmak istendiginden boyun 6zellikleri, ¢ap, uzunluk ve yiv yapisi en ideal
stres dagilimini saglayacak olan ve en ¢ok kullanilan tasarimlar baz alinarak yapildi

birbirine benzer bir sekilde tasarlandi.
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2.2.1.1 Boyun Dizayni

Implantin boyun tasariminda; parlak yiizeylere alveolar kemigin tutunmamasi (Misch
2007) , mikro yivlerin yiizey alanini arttirarak daha iyi kemik tutulumu saglamasina
karsin stresi 6zellikle boyun boélgesinde toplamasindan dolay: (Ferraz ve ark. 2012,
Schrotenboer ve ark. 2008), daha 6nce yapilan sonlu elemanlar analiz ¢calismalarinda
daha iyi oldugu goriilen yivsiz piiriizlii boyun tasarimmnin (Ferraz ve ark. 2012)

kullanilmasina karar verilmistir.

2.2.1.2 Yiv Tasarim

Implant yiv tasariminda mevcut dort farkli yivden en iyi stres dagilimimi saglayan yiv
yapisinin kare yiv yapisi olmasina (Bumgardner ve ark. 2000) ragmen, kare yiv
tasarimina sahip implantlarin klinikteki uygulama zorlugundan dolay1 bir¢ok firma v
yiv tasarimini veya ters yelken yiv tasarimini kullanmaktadir (Bumgardner ve ark.
2000) anacak yapilan bazi ¢alismalarda yiv tasarimlari arasinda farklilik olmadig:
goriilmiistiir (Giimiis 2007a). Bu yilizden ¢alismadaki yiv tasarimlari v yiv olarak

dizayn edilmistir.

Yiv tasarimindaki ikinci 6nemli unsur olan yiv genisligi bir¢ok firma
tarafindan fakli genisliklerde tiretilmektedir ancak yapilan caligmalarda en iyi stres
dagilimini saglayan yiv derinliginin 0.25mm den daha fazla olan yiv derinliklerinde
oldugunu stres dagiliminin 0.25mm den 0.5mm’e kadar etkin bir sekilde arttigi ve
optimum yiv derinliginin yaklasik olarak 0.30mm oldugu gériilmiistiir (Ao ve ark.
2010, Ausiello ve ark. 2012, Chang ve ark. 2012, Kong ve ark. 2008a). Bu yiizden

calismada kullanilan yiv derinligi 0.30mm olarak belirlenmistir.

Yiv tasarimindaki diger 6nemli unsur ise yiv adimidir, yapilan ¢aligsmalarda
etkili stres dagilimini saglayan yiv adimi araliginin 0.35mm ila 0.9mm arasinda oldugu
goriilmistiir (Ao ve ark. 2010, Ausiello ve ark. 2012, Chang ve ark. 2012, Kong ve
ark. 2008a). Bu yiizden ¢alismada kullanilacak yiv araligi 0.7mm olarak belirlenmistir.
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2.2.1.3 Implant Uzunlugu

Implant uzunlugu stres dagiliminin daha iyi olmasini saglayan énemli unsurlardan
biridir. Yapilan ¢caligmalarda en etkin stres iletiminin implantin ilk 12mm’lik kisminda
gergeklestigi ve 12mm’lik implant boyunun stres dagiliminda maksimum etkiyi
gosterdigi gortlmistiir (Block ve ark. 1990, Lum ve Osier 1991, Misch 2005). Bu

yiizden ¢aligsmada kullanilacak implantlarin boyu 12mm olarak belirlenmistir.

2.2.1.4 Implantin Capr

Implant ¢ap1, implant boyu gibi stres dagilimini etkileyen diger en énemli unsurdur.
Ancak stres dagilimi agisindan gap artis1 boy artisindan daha etkilidir. Yapilan sonlu
elemanlar analiz ¢aligmalarinda implant ¢apinin stres dagilimini 5 mm kadar etkin bir
sekilde gercekledigini ancak Smm’lik ¢aptan sonra stresin etkin bir sekilde
azalmadigini ve Smm’lik ¢apin stres dagilimi i¢in en etkin maksimum ¢ap oldugunu
bulmuslardir (Himmlova ve ark. 2004, Pellizzer ve ark. 2011a). Bu yiizden galismada

kullanilan implant ¢gap1 Smm olarak belirlenmistir.

2.2.2 Implantlarin Modellenmesi

Implantlarin modellenmesi igin oncelikle yapilacak olan implant dizaynina karar
verilip bu dizayn dogrultusunda implantlarin teknik ¢izimleri catiada programi ile
yapildi (Sekil 2-7) ve teknik ¢izimler olusturulduktan sonra 3 boyutlu hale getirilerek
sonlu elemanlar analizi i¢in mesh’leme yapilarak Msc Marc Mentat Programina

aktarildi (Sekil 2-8).

64



®5 5 ®5
‘ cofa i D04 |.3
v'./‘ ‘ / D3. G

Sekil 2-7 Implantlarin teknik ¢izimleri ve ¢izimlerde kullanilan Sl¢iimler (Silindirik,

Acil1 ve Basamakli implant)

Sekil 2-8 Implantlarin 3D modellenmis hali (Silindirik, Acil1 ve Basamakli implant)

2.3 Abutment

2.3.1 Abutmentlarin Ozellikleri

Abutment; osseointegrasyonu saglanmis olan implantin dis ortama agilmasini

saglayan parcasidir. Abutmentlar yapilacak olan protez ve implant arasinda mekanik

baglantiy1 saglayarak krona gelen yiiklerin implanta iletilmesini saglar (Misch 2005).

Calismalarin  birgogu abutment tasarimlarindan internal baglantinin eksternal

baglantidan daha iyi oldugu sonucuna ulasmiglardir (Asvanund ve Morgano 2011,
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Pellizzer ve ark. 2011b, Yamanishi ve ark. 2012). Bu yiizden g¢alismada kullanilan

implant abutment baglanti tipi internal baglant1 olarak secilmistir.

Platform switching implantlarda uzun donemli krestal kemik kaybi diiz
platform implantlara gore daha az oldugu goriilmiis ve bu kayip implant abutment
birlesimindeki bakteriyel kolonizasyon bolgesi olabilecek agikligin platform switching
’de daha avantajli olmasina baglanmistir (Enkling ve ark. 2011, Hermann ve ark.
2007). Ancak bu durumun platform switching implantlardaki daha iyi yiik dagilimina
bagli olarak meydana gelebilecegi fikri {iizerinde duran yeterli ¢alisma
bulunmamaktadir (Ferraz ve ark. 2012). Bu ylizden implant tizerine uygulanacak olan
abutmentlarda platformlar1 karsilastirmak amaciyla abutment tipleri olarak platform
switch ve bunu karsilastirmak amaciyla diiz platformlu abutment dizayni segilmistir

(Sekil 1-8).

2.3.2 Abutmentlarin Modellenmesi

Abutmentlarin modellenmesinde implantlara benzer bir sekilde gergeklestirilmistir.
Oncelikle yapilacak olan abutment dizaynia karar verilip bu dizayn dogrultusunda
abutmentlarin teknik c¢izimleri catiada programi ile yapildi (Sekil 2-9) ve teknik
cizimler olusturulduktan sonra 3 boyutlu hale getirilerek sonlu elemanlar analizi igin

mesh’leme yapilarak Msc Marc Mentat Programina aktarildi (Sekil 2-10).
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Sekil 2-10 Abutmentlarin 3D modellenmesi

2.4  Young Modiilii

Sonlu elamanlar analizindeki en kritik noktalardan biri; analiz yapilacak malzemelerin
gercek hayattaki elastikligini belirleyen young modiiliiniin tespitidir. Implantoloji
alaninda yapilan sonlu elemanlar analiz ¢alismalarin ¢ogunlugunda tek kemik tipi
modellenmistir. Bu yilizden bu c¢alismalarda genellikle D1 kemigin kortikal ve
spongiozunda kullanilan young modiilleri verilmistir. Ancak bu ¢alismada dort farkl

kemik tipi modelleneceginden D2-D3-D4 kemik i¢in kullanilacak young modiilleri
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Tada ve ark. (2003) ¢alismasinda belirlemis olduklar1 4 kemik tipi i¢in olan young

modiilleri referans alinarak ayarlanmigtir.

Trabekiiler kemik i¢in kullanilan young modiilleri;
D1 kemik i¢in: 9500
D2 kemik i¢in: 5500
D3 kemik i¢in: 1600

D4 kemik i¢in: 690 olarak belirlenmistir.

Ayrica yine ayni ¢aligmadaki kortikal kemik i¢in olan young modiilii: 13000 ve

titanyum igin olan young modiilii: 102000 olarak referans alinmuistir.

2.5 Modellerin Hazirlanmasi

Cizimleri yapilan kemik modellerinin her biri iki kere dublike edilerek her bir kemik
modelinden tiger tane elde edilmistir. Cizimleri yapilan implant modellerinin her biri
4 kere dublike edilerek her bir implanttan dorder adet elde edilmistir. Ardindan
silindirik, agili ve basamakli implantlarin her biri kemik modeline yerlestirilerek
toplamda 12 adet model elde edilmistir. Elde edilen 12 model dublike edilerek her bir
modelden 2 ser tane elde edilmis ve bu modellerin birine platform switch abutment,
digerine diiz platformlu abutment uygulanarak toplamda 24 model elde edilmistir
(Sekil 2-11).

Elde edilen modellerin gercegi en iyi sekilde yansitmasi i¢in eleman sayilari
her modelde maksimum tutulmustur. Ortalama eleman sayis1 1.951.363,83 nun

iistiinde olurken diiglim sayis1 397.228,66’nun {izerine ¢ikmistir .
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Cizelge 2-1 Modelleri Olusturan Her bir Unitenin Diigiim ve Eleman Sayi1s1

Diigiim Sayisi Elaman Sayisi
D1 241344 1201783
D2 174659 862362
D3 238941 1264419
D4 172654 836014
Si 153649 739425
Al 221698 1059723
BI 164442 795043
DPA 4838 21736
PSA 4367 19378
Vida 5797 24932

D1-D4: Kemik Tipleri, SI: Silindirik implant, Al: Agili Implant, BI: Basamakli implant,

DPA: Diiz Platformlu Abutment, PSA: Platform Switching Abutment.
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Cizelge 2-2 Modellerdeki Diigiim ve Eleman Sayilar

Diigiim Sayis1 Eleman Sayisi
) DPA 405628 1987876
SI
PSA 405157 1985518
) DPA 473677 2308174
D1 Al
PSA 473206 2305816
) DPA 416421 2043494
BI
PSA 415950 2041136
. DPA 338943 1648455
SI
PSA 338472 1646097
) DPA 406992 1968753
D2| Al
PSA 406521 1966395
. DPA 349736 1704073
BI
PSA 349265 1701715
. DPA 403225 2050512
ST
PSA 402754 2048154
) DPA 471274 2370810
D3| Al
PSA 470803 2368452
. DPA 414018 2106130
BI
PSA 413547 2103772
) DPA 336938 1622107
SI
PSA 336467 1619749
) DPA 404987 1942405
D4 Al
PSA 404516 1940047
) DPA 347731 1677725
BI
PSA 347260 1675367
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2.6 Modeller Kuvvet Uygulanmasi

Sonlu elemanlar analizi ile implant modelleri test eden galigsmalar1 ¢ogunlugunda Carr
ve Laney (1987) implant 1srima kuvveti olarak belirlemis olduklari 1sirma maksimum
1sirma kuvveti olan 112,9 N’luk kuvveti 100 N’luk bir kuvvet olarak (Ferraz ve ark.
2012, Khurana ve ark. 2013, Kong ve ark. 2008b, Schrotenboer ve ark. 2008,
Yamanishi ve ark. 2012) tek kuvvet seklinde kullanmistir. Calismalarda tek kuvvet
kullanilmasinin sebebi yapilan model sisteminde ayn1 modele farkli biiytikliikteki iki
kuvvet uygulanmasi ile elde edilen stres dagilim sinir yapisinin benzer oldugu ancak
uygulanan kesitlerdeki stres miktarinin kuvvetler arasinda katsayi oraninda arttigi
goriilmektedir. Bu yilizden bu calismada farkli biiyiikliikteki kuvvetleri uygulamak
yerine birgok calismada kullanilan 100 N’luk kuvvet uygulanmistir. Ancak agiz
ortaminda implantlara etki edebilecek farkli farkli agilardaki kuvvetlerin etkisini
gorebilmek amaciyla; 100 N’luk kuvvet dikey yonde ve bukko-lingual yonde 30°, 60°
ve 90° (dise dik) acilandirilmis bir sekilde dort farkli yonden uygulanmustir.

Sonug olarak calismada, elde edilen 24 modelin her birine 4 farkli yonden 100
N’luk kuvvet uygulanarak toplamda 96 farkli analiz gergeklestirilmistir.
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D1 AI DPA D1 AI PSA D1 BI DPA D1 BI PSA D1 SI DPA D1 SI PSA

D2 AI DPA D2 AI PSA D2 BI DPA D2 BI PSA D2 SI DPA D2 SI PSA

D3 AI DPA D3 AI PSA D3 BI DPA D3 BI PSA D3 SI DPA D3 SI PSA

D4 AI DPA D4 AI PSA D4 BI DPA D4 BI PSA D4 SI DPA D4 SI PSA

Sekil 2-11 24 Elde Edilen 24 Modelin Seffaf Goriintimii.
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3 BULGULAR

Yapilan ¢calismada dort farkli kemik modeline, ti¢ farkli implant modelinin her biri iki
farkli abutmentlar birlikte uygulanarak toplamda 24 model elde edilmistir. Elde edilen
bu modellere dikey, 30°, 60° ve yatay yonde kuvvetler uygulanarak kortikal ve
spongioz kemikte meydana gelen “Pmax ve Pmin stresleri, implant ve implantin

tinitelerinde ise olusan “Von Mises” gerilme miktar1 incelenmistir.

Gergek hayatta okliizyon sirasinda kuvvetler bileske halinde meydana
gelmekte ve gelen kuvvetler karsisinda kuvveti karsilayan tinitelerde basma ve ¢gekme
kuvvetleri olusmaktadir. Ornek vermek gerekirse iki ucunda tutulan bir gubuga
ortasindan baski uyguladigimizda kuvvetin geldigi ilk yerde bir basma kuvveti ve bu
alanin hemen ¢evresinde olusan bu kuvvete karsi koymak i¢in meydana gelen kuvvete
zit yonde ¢ekme kuvvetleri olusacaktir. Yapilan sonlu elemanlar analizlerinde
meydana gelen bu basma kuvvetleri Pmax, c¢ekme kuvvetleri ise Pmin ile
degerlendirilmektedir. Degerlendirmek yapilirken Pmax degerleri pozitif, Pmin

degerleri 1si negatif isaretler ile ifade edilmektedir.

Implant gibi Kat1 cisimlerde ise basma ve ¢ekme kuvvetlerinden ziyade cismin
yiizeyi ve i¢yapisinda gerilimler meydana gelmektedir. Meydana gelen total gerilimin
incelenmesi daha ger¢ege daha yakin sonu¢ olusturdugundan model analizlerinde
implant ve implant {nitelerinde olusan gerilmeler Von Mises Gerilmesi ile

degerlendirilmektedir.

Elde edilen sonuclarda her bir kuvvete kendi i¢cinde bakildiginda farkli sonuglar
goriilse de, kuvvetlerin birbiri ile karsilastirildigi sonuglarin hepsinde p=,000
diizeyinde anlamlilik goriilmiistiir. kortikal ve spongioz kemikte Pmax ve Pmin
degerlerinin, implant ve implant vidasindaki Von mises degerlerinin kemik tipine,
implant tipine ve abutment tipine goére gruplandirilarak elde edilen sonuglarin her

birinde kuvvetler arasinda, istatistiksel olarak anlamlilik goriilmiistiir.
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3.1 Dikey Kuvvet Altinda Modellerde Meydana Gelen Stresler

Dikey yonlii kuvvetler stomatognatik sistemde en fazla goriilen kuvvet tipidir. Dikey
Kuvvetler stomatognatik sisteme daha sonradan dahil olan implantlar i¢inde diger

kuvvetlere nazaran maruz kalmasini istedigimiz bir kuvvet tipidir.

Yapilan analizlerde dikey kuvvetlerde alveolar kemigin kortikal kisminda
meydana gelen ortalama Pmax degeri 3,72 + 3,07 Mpa olarak bulunmus ve yatay
kuvvetten 5,35; 60°’lik kuvvetten 4,26; 30° kuvvetten 2,72 kat daha az oldugu
goriilmiistiir. Ortalama Pmin degeri ise -6,38 + 3,37 Mpa olarak meydana gelmistir.
Pmin kuvvetlerinde Dikey kuvvetin; yatay kuvvetten 3,72; 60° kuvvetten 3,06 ve 30°
kuvvetten 2,29 kat daha az oldugu gortilmistiir (Cizelge 3-1).

Alveolar kemigin spongioz tabakasinda meydana gelen ortalama Pmax stresi
1,53+ 0,70 Mpa; Pmin stresi ise -1,98 + 1,20 Mpa olarak meydana gelmistir. (Cizelge
3-6). Pmax degeri yatay kuvvetten 3; 60°’lik kuvvetten 2,37; 30° kuvvetten 1,78 kat
daha az oldugu. Pmin kuvvetlerinde ise dikey kuvvetin; yatay kuvvetten 2,76; 60°
kuvvetten 2,23 ve 30° kuvvetten 1,67 kat daha az oldugu goriilmiistiir. Dikey
kuvvetlerde implantin kortikal kemik tizerinde olusturdugu stres miktar1 spongioz
kemikten daha fazla oldugu goriilmektedir veya baska bir deyisle kortikal kemik
spongioz kemikten 2,43 kat daha fazla yiik tistlenmektedir (Cizelge 3-6).

Dikey kuvvetlerde kortikal kemikte meydana gelen stres miktarlarinin
kemiklere gore dagilimina bakildiginda stres dagiliminin kemikler arasinda anlaml
derecede belirgin farkliliklar gosterdigi gortilmiistiir. En az Pmax stresi 0,91 + 0,21
Mpa ile D1 kemikte goriiliirken en fazla stres ise 7,92 + 2,39 Mpa ile D4 kemikte
meydana gelmistir. D4 kemikte meydana gelen basma kuvvetleri D1 kemige oranla
yaklagik 8 kat daha fazla gerceklesmistir (p=,000). Pmin streslerine bakildiginda ise
Pmax ile benzer bir sekilde D1 kemikte -3,38 + 1,28 Mpa, D4 kemikte -11,32 + 1,97
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Mpa olarak meydana gelmistir. D4 kemikte meydana gelen Pmin degerleri DI
kemikten yaklasik 4 kat daha fazladir (p=,000).

Dikey kuvvetlerde kemikler arasindaki fark hem Pmax hem de Pmin
degerlerinde istatistiksel olarak p=,000 diizeyinde anlamli bulunmustur. Spongioz
kemikte meydana gelen Pmax stresleri D4 kemikte (2,47 + 0,66 Mpa) D1 kemigin (0,1
+ 0,21 Mpa) 2,7 kat1 oldugu goriilmiistiir. Pmin streslerinin ise D4 kemikte (-3,63 +
1,36 Mpa), D1 kemikten (-1,15 + 0,21 Mpa) yaklasik olarak 3,2 kat daha fazla oldugu
goriilmistiir (Cizelge 3-7).

Kortikal kemikte meydana gelen streslerin implant tipine goére dagilimina
bakildiginda kortikal kemikte en fazla Pmax ve Pmin kuvveti olusturan implantin Bl
oldugu (4,93 + 3,97 Mpa; -7,01 + 3,89 Mpa), en az stresi olusturan implantin ise Si
(2,88 £ 2,28 Mpa; -5,69 = 3,27 Mpa) oldugu goriilmiistiir. Aradaki farkin Pmax
kuvvetlerinde 1,7; Pmin kuvvetlerinde ise 1.25 kat olmasina ragmen farkin istatistiksel
olarak anlamli olmadigi gorilmistir. (Cizelge 3-3). Spongioz kemikte kortikal
kemigin aksine en az Pmax ve Pmin stresleri BI’larda (1,39 + 0,57 Mpa ve -1,68 +
0,69 Mpa) goriiliirken en fazla stres ise SI’larda (1,70 = 1,02 Mpa ve -2,34 + 1,89 Mpa)
goriilmiistiir. BI ve SI arasindaki farkin Pmax ve Pmin’de yaklasik olarak 1,2 kat
oldugu goriilmiistiir ancak bu fark iki stres tipinde de istatistiksel olarak bir anlamlilik

ifade etmemistir (Cizelge 3-8).

Kortikal kemikte meydana gelen streslerin abutment tipine gore dagilimina
bakildiginda Pmax streslerde abutmentlar arasinda anlamli bir fark olmamasina karsin
PSA’larda (3,38 £ 2,66 Mpa) meydana gelen stres DPA’larda meydana gelen stresten
daha azdir (4,06 = 3,51 Mpa). Pmin streslerde ise DPA’l1 implantlarda meydana gelen
stres miktar1 (-7,49 + 3,46 Mpa), PSA’l1 implantlarda meydana gelen stresten (-5,26 +
3,00 Mpa) istatistiksel olarak anlamli derecede daha faza oldugu goriilmiistiir
(p=0,045) (Cizelge 3-4). Spongioz kemikte ise meydana gelen stresler kortikal
kemigin aksine iki streste de PSA’l1 implantlarda (Pmax 1,65 + 0,69 Mpa; Pmin -2,09
+1,28 Mpa) DPA’l1 implantlardan (Pmax 1,41 £+ 0,72 Mpa; Pmin -1,87 + 1,16 Mpa)
daha fazla oldugu goriilmiistiir ancak aralarinda iki stres degerinde de anlamli bir fark

bulunamamistir (Cizelge 3-9).
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Biitiin modeller goz 6niine alindiginda kortikal kemikte en diisiik Pmax ve
Pmin stresi 0,7 ve -2,1 Mpa ile D1 kemik, Silindirik Implant, Platform switching
abutment modelinde goriiliirken; en yiiksek Pmax ve Pmin degerleri ise 12,3 ve -14,6
Mpa ile D4 kemik, Basamakli Implant, Diiz platformlu abutment modelinde
goriilmistiir (Cizelge 3-5). Spongioz kemikte biitiin modellere bakildiginda ise en
diisiik Pmax ve Pmin stresi 0,5 ve -0,9 Mpa ile D1 kemikte, Basamakli implant, Diiz
platform abutment modelinde; en yiiksek Pmax ve Pmin stresi ise 3,4 ve -5,7 Mpa ile
D4 kemik, Silindirik implant, Platform switching abutment modelinde gorilmiistiir
(Cizelge 3-10).

Dikey kuvvetler altinda implantlarda olusan von mises streslerine bakildiginda;
dikey kuvvetler altinda implantlarda olusan von mises stresi ortalama olarak 12,26 +
4,39 Mp olarak goriilmiistiir (Cizelge 3-11). Dikey kuvvetlerde olusan stresler yatay
kuvvetlerde olusan streslerin 0,12 kati; 60° acili kuvvetlerdeki stresin 0,15 kati; 30°

acili kuvvetlerdeki stresin 0,23 katidir.

Farkli kemik tiplerinde implantlarda meydana gelen von mises streslerine
bakildiginda dikey kuvvetler altinda en az stres 9,27 + 3,86 Mpa ile D1 kemikte
meydana gelirken; en fazla stres 15,33 + 2,68 Mpa ile D4 kemikte meydana gelmistir;
ancak farkli kemiklerde implantlar lizerinde olusan stresler arasinda istatistiksel olarak

anlamlilik bulunmamaktadir (Cizelge 3-12).

Implantlar {izerindeki von mises streslerine bakildiginda ise en fazla stresin
13,08 £ 4,74 Mpa ile Si’larda; en az streslerin ise 11,5 + 4,44 Mpa ile Al’larda
olmasina ragmen istatistiksel olarak bir anlamliligin olmadig1 goriilmiistiir (Cizelge

3-13).

Farkli abutmentlarda implantlar {izerinde olusan streslere bakildiginda; DPA
gurubundaki implantlardaki ortalama stresler 9,43 = 3,04 Mpa olarak bulunurken; PSA
gurubu implantlarda ise ortalama stres 14,98 + 2,71 Mpa olarak gériilmiistiir. Iki fakli
abutment: tasiyan implantlardaki olusan stresler arasinda istatistiksel olarak p=,000

diizeyinde anlamlilik gériilmistiir (Cizelge 3-14).

Biitiin modeller dikkate alindiginda en az stres 5,6 Mpa ile D1 kemik, Acili

implant, Diiz platform abutment modelinde meydana gelmistir. En fazla stresin oldugu
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implant ise 19,1 Mpa ile D4 kemik, Silindirik implant, Platform switch abutment

modelindeki implant olmustur (Cizelge 3-15).

Dikey kuvvetler altinda implant vidasinda meydana gelen von mises streslerine
bakildiginda; ortalama olarak 9,28 & 1,43 Mpa ile yatay kuvvetlerin 1,07 kat1; 60° ag1l1
kuvvetlerin 1,38 kat1; 30° agili kuvvetlerin ise 2,59 kat1 olarak bulunmustur (Cizelge

3-16).

Implant vidalarinda meydana gelen streslere kemik guruplaria gére ve implant
tiirlerine gore bakildiginda guruplar arasinda istatistiksel olarak herhangi bir anlamlilik
goriilmemistir (Cizelge 3-17, Cizelge 3-18); ancak abutment tiplerine gore yapilan
gruplandirmada DPA’larda implant vidasindaki stres (7,88 + 0,17 Mpa), PSA’lardaki
streslerden (10,67 £ 0,11 Mpa) istatistiksel olarak anlamli derecede daha diisiiktiir
(Cizelge 3-19).

Tiim guruplar dikkate alindiginda ise en diislik stres 7,6 Mpa ile D4 kemik,
Silindirik implant ve basamakli implantlarin diiz platformlu abutment modellerinde
meydana gelirken; en yiiksek stresler ise 10,8 Mpa ile D3-Bi-PSA, D4-Si-PSA, D4-
Ai-PSA, D4-BI-PSA modellerinde meydana gelmistir (Cizelge 3-20).

Yapilan analizlerde dikey kuvvetlerde;

e En az stresin dikey yonlii kuvvetlerde oldugu ve bu kuvvetin yatay
kuvvete dogru giderek arttig1 goriillmiistiir.

e Kortikal kemikteki stresin kemik tipine gére dagilimina bakildiginda
stresin D1 kemikten D4 kemige kadar artmistir ve en fazla stres D4
kemikte goriiliirken, en az stres D1 kemikte meydana gelmistir.

o Kortikal kemikteki stresin implant tipine gore dagilimina bakildiginda
en fazla stresin basamakli implantta olusurken en az stresin ise
silindirik implantlarda olustugu goriildii.

o Kortikal kemikteki stresin abutment tipine gore dagilimina

bakildiginda diiz platformlu abutment modelinde meydana gelen
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stresin platform switching abutmenta gore daha fazla oldugu
gorilmiistiir.

Kortikal kemikte en diisiik stresler D1 kemik, Silindirik Implant,
Platform switching abutment modelinde; en yliksek stresler ise D4
kemik, Basamakli Implant, Diiz platformlu abutment modelinde
gorilmiistiir.

Kortikal kemikte oldugu gibi spongioz kemikte de en az stres dikey
yonlii kuvvetlerden yatay kuvvete dogru giderek arttig1 goriilmiistiir.
Spongioz kemikteki stresin kemik tipine gore dagilimina bakildiginda
stresin D1 kemikten D4 kemige kadar arttigi ve en fazla stres D4
kemikte goriiliirken, en az stresinde D1 kemikte oldugu goriilmiistiir.
Spongioz kemikteki stresin implant tipine gore dagilimina bakildiginda
en fazla stresin silindirik implantlarda olusurken en az stresin ise
basamakli implantlarda olustugu goriildii.

Spongioz kemikteki stresin abutment tipine gore dagilimina
bakildiginda platform switching abutment modelinde meydana gelen
stresin diiz platformlu abutmenta gore daha fazla oldugu goriilmiistir.
Spongioz kemikte en diisiik stres D1 kemikte, Basamakli implant, Diiz
platform abutment modelinde; en yiiksek stres D4 kemik, Silindirik
implant, Platform switching abutment modelinde goriilmiistiir
Implantlar iizerindeki olusan streslerin kemik tipine gére dagilimina
bakildiginda en fazla stresin goriildigii implantlarin D4 kemikteki
implantlarda oldugu goriilirken en diisiik stresin ise D1 kemikte
bulunan implantlar oldugu goériilmistiir.

Implantlar iizerindeki olusan streslerin implant tipine gore dagilimima
bakildiginda en fazla stresin silindirik implantlarda meydana gelirken
en az stresin acili implantlarda meydana geldigi gérilmiistiir.
Implantlar iizerindeki olusan streslerin abutment tipine gore dagilimima
bakildiginda ise platform switching abutmentlarin implantlar tizerinde
diiz platformlu abutmentlardan daha fazla stres olusturdugu

gorilmiistiir.
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Implantlar {izerinde olusan en az stres D1 kemik, Acili implant, Diiz
platform abutment modelinde; en fazla stres ise D4 kemik, Silindirik
implant, Platform switching abutment modelinde goriilmiistiir.
Implantlarin vidalar1 {izerindeki olusan streslerin kemik tipine gore
dagilimina bakildiginda ise dort kemik tipinde de streslerin benzer bir
sekilde oldugu goriilmiistiir.

Implantlarin vidalar1 iizerindeki olusan streslerin implant tipine gore
dagilimina bakildiginda ise li¢ implant tipinde de streslerin benzer bir
sekilde oldugu goriilmiistiir.

Implantlarin vidalar {izerindeki olusan streslerin abutment tipine gére
dagilimina bakildiginda ise platform switching abutmentlara sahip
implantlarin vidalarinda diiz abutmenta sahip implantlarin vidalardan

daha fazla stres olustugu gortilmiistiir.
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3.2 30 Derece Acili Kuvvet Altinda Modellerde Meydana Gelen Stresler

Stomatognatik sistemdeki implantlar iizerine gelen kuvvetler agilandik¢a implantlar
tizerinde daha yikici olan yatay kuvvetlerin bileskesi artarken, implantlar gelmesini
istedigimiz dikey kuvvet bileskesi azalir. 30° ac1 ile gelen kuvvetler, ayni1 biiytikliikteki
dikey kuvvetlerden daha fazla etki olusturur. 30° ac1 ile etki eden 100N’luk kuvvet;
dikey yonde yaklasik 86,6N yatay yonde ise SON’luk bir etki olusturur.

Yapilan analizlerde 30° ac1 ile gelen kuvvetler sirasinda alveolar kemigin
kortikal kisminda meydana gelen ortalama Pmax degeri 10,11 = 6,11 Mpa olarak
bulunmustur. Bu kuvvetler dikey kuvvetlerin yaklasik 2,71; 60° a¢ili kuvvetin 0,63;
Yatay kuvvetin ise 0,50 katidir. Ortalama Pmin degerleri ise -6,38 + 3,37 Mpa olarak
meydana gelmistir. Bu kuvvetler dikey kuvvetlerin yaklasik 2,29; 60° acili kuvvetin
0,74; Yatay kuvvetin ise 0,61 katidir (Cizelge 3-1). Farkli agidaki kuvvetler
karsilastirildiginda her bir kuvvet arasinda istatistiksel olarak p=,000 diizeyinde

anlamli farkliligin oldugu goriilmiistiir.

Alveolar kemigin spongioz tabakasinda meydana gelen ortalama Pmax stresi
2,73 £ 0,96 Mpa; Pmin stresi ise -1,98 + 1,20 Mpa olarak meydana gelmistir (Cizelge
3-6). 30° ag1 ile etki eden kuvvetlerde implantin kortikal kemik tizerinde olusturdugu
stres miktar1 spongioz kemikten daha fazla oldugu goriilmektedir. Dikey kuvvetlerde
kortikal kemige gelen kuvvetler spongioz kemige gelen kuvvetlerin 2,43 kat1 iken 30°

acili kuvvetlerde bu oran 3,7 kata ¢ikmaktadir (Cizelge 3-6).

30° ag1 ile uygulanan kuvvetlerde Kkortikal kemikte meydana gelen stres
miktarlarmin kemiklere gore dagilimina bakildiginda; stres dagilimmin kemikler
arasinda istatistiksel olarak anlamli farklilik olusturdugu goriilmiistiir. En az Pmax
stresi 4,88 + 1,66 Mpa ile D1 kemikte goriiliirken en fazla stres ise 18,95 + 3,86 Mpa
ile D4 kemikte meydana gelmistir (p=,000) (Cizelge 3-2). Pmin streslerine
bakildiginda ise Pmax ile benze bir sekilde D1 kemikte -9,83 + 3,8 Mpa; D4 kemikte
-24,03 + 2,77 Mpa olarak meydana gelmistir (p=,000). D4 kemikte meydana gelen

80



stresler D1 kemikte olusan streslerden Pmax kuvvetlerinde 3,8 kat; Pmin

kuvvetlerinde ise 2,4 kat daha fazla olmustur.

30° ag1 ile uygulanan kuvvetler Spongioz kemikte meydana gelen en biiyiik
Pmax stresini 3,95 + 1,07 Mpa ile D4 kemikte olustururken ile en az stresi ise 2,05 +
0,41 Mpa ile D1 kemikte olusturmaktadir. D4 kemikte olusan stres D3 kemikte olusan
stresin 1,92 kati olurken aradaki fark p=,000 diizeyinde anlamli bulunmustur. Pmin
streslerinin ise D4 kemikte -4,78 + 1,25 Mpa; D1 kemikten -2,33 + 0,45 Mpa yaklasik
olarak 2,05 kat daha fazla oldugu goriiliirken aradaki fark istatistiksel olarak p=,000
diizeyinde anlamli bulunmustur (Cizelge 3-7).

30° ag1 ile uygulanan kuvvetlerde kortikal kemikte meydana gelen streslerin
implant tipine gore dagilimima bakildiginda iki kuvvet tipinde de herhangi bir
istatistiksel anlamlilik gdriilmemistir. Meydana gelen en fazla Pmax ve Pmin kuvveti
11,86 + 7,99 ve -16,08 + 7,76 Mpa ile Bi’larda meydana gelirken en az stres ise 8,59
+ 5,20 ve -13,41 £ 6,32 Mpa ile Al’larda meydana gelmistir (Cizelge 3-3). Spongioz
kemikte de kortikal kemikteki gibi istatistiksel olarak hem Pmax hem de Pmin
kuvvetlerinde herhangi bir anlamlilik bulunmazken kortikal kemigin aksine spongioz
kemik hem Pmax hem de Pmin streslerinde SI’lar Bi’lardan daha fazla strese neden
olmustur. Pmax ve Pmin kuvvetin ikisinde de en fazla stresler Si’larda (3,36 + 1,21 ve
-3,94 + 1,49 Mpa) olurken; en az stres Bi’larda (2,23 £ 0,72 ve -2,86 + 1,06 0,157Mpa)
gorilmistiir. Bu stresler Pmin de istatistiksel olarak anlamlilik ifade etmezken
(p=,157) Pmax stresinde (p=,044) istatistiksel olarak anlamlilik ifade etmektedir
(Cizelge 3-8).

Kortikal kemikte meydana gelen streslerin abutment tipine gore dagilimina
bakildiginda Pmax streslerde abutmentlar arasinda anlamli bir fark olmamasina kargin
Pmin streslerinde abutmentlar arasinda p=,020 diizeyinde anlamlilik goriilmiistiir.
Pmax streslerinde PSA’larda kortikal kemikte 9,04 &+ 6,30 Mpa’lik bir stres olusurken,
DPA’larda meydana gelen stres 11,18 + 5,98 Mpa ile PSA’lardan daha fazladir.
(p=,751). Pmin streslerinde ise Pmax streslerindeki gibi DPA’larda (-16,96 + 5,41
Mpa) PSA’lardan (-12,31 &+ 6,76 Mpa) daha fazladir (p=,020) (Cizelge 3-4). Spongioz
kemikte de kortikal kemigin aksine meydana gelen Pmax ve Pmin stresleri PSA’larda

DPA’lardan daha fazla olmasina ragmen iki stres tipinde de istatistiksel olarak
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herhangi bir anlamlilik gortiilmemistir. Bu stresler Pmax’da PSA’lar i¢in 2,84 + 1,01
Mpa olarak meydana gelirken DPA’lar i¢in ise 2,61 + 0,93 Mpa olarak bulunmustur.
Pmin streslerde ise PSA’larda -3,42 + 1,22 Mpa; DPA’larda ise -3,18 + 1,16 Mpa
olarak bulunmustur. (Cizelge 3-9).

Biitiin modeller g6z oniine alindiginda kortikal kemikte en diisiik Pmax ve
Pmin stresleri 2,7 ve -6,4 Mpa ile D1 kemik, Silindirik implant, Diiz platform
abutmentta; en diisik Pmax ve Pmin stresleri 25,5 ve -28,9 Mpa ile D4 kemik,

Basamakli implant, Diiz platformlu abutment modelinde goriilmiistiir (Cizelge 3-5).

Spongioz kemikte biitiin modellere bakildiginda ise en diisiik Pmax stresi 1,5
Mpa ile D1 kemik, Basamakli implant, Diiz platformlu abutment, Pmin stresi ise -1,9
Mpa ile yine D1 kemik, Basamakli implant, Diiz platformlu abutment modelinde
goriiliirken; en yiiksek stresler Pmax ve Pmin i¢in 5,5 Mpa ve -6,5 Mpa ile D4 kemik,

Silindirik implant, Platform switching abutment modelinde gortilmiistiir.

30° ag1 ile uygulanan kuvvetlerde implantlarda olusan von mises streslerine
bakildiginda ortalama olarak 53,85 + 29,37 Mpa olarak goriilmistiir (Cizelge 3-11).
30° agili kuvvetler; dikey kuvvetlerin 4,41 kati; 60° agili kuvvetlerin 0,65 kat1; yatay

kuvvetlerin ise 0,81 kat1 olarak bulunmustur.

Farkli kemik tiplerinde implantlarda meydana gelen von mises streslerine
bakildiginda 30° agili kuvvet altinda en az stres 44,92 + 27,47 Mpa ile D1 kemikte
meydana gelirken en fazla stres 67,18 + 40,5 Mpa ile D4 kemikte meydana gelmistir;
ancak kemikler arasinda olusan stresler arasinda istatistiksel olarak bulunmamistir

(Cizelge 3-12).

Implantlar tipine gére implantlar iizerinde olusan von mises streslerine
bakildiginda ise en fazla stresin 61,55 + 31,81 Mpa ile SI’larda en az streslerin ise
42,71 £ 26,13 Mpa ile Al’larda olmasina ragmen istatistiksel olarak bir anlamliligin

olmadigi goriilmistiir (Cizelge 3-13).

Farkli abutmentlarda implantlar tizerinde olusan streslere bakildiginda DPA
gurubundaki implantlardaki ortalama stresler 31,17 = 7,83 Mpa olarak bulundu, PSA

gurubundaki implantlarda ortalama stres ise 76,53 = 24,9 Mpa olarak gériilmiistiir. Iki
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fakli abutmenti tagiyan implantlardaki meydana gelen stresler istatistiksel olarak

p=,000 diizeyinde anlaml1 bulunmustur (Cizelge 3-14).

Biitlin modeller dikkate alindiginda en az stres olusan implant 15,1 Mpa ile D1
kemik, A¢ili implant, Diiz abutment modelinde meydana gelmistir. En fazla stresin
oldugu implant ise 130,4 Mpa ile D4 kemik, Silindirik implant, platform switch

abutment modelinde meydana gelmistir (Cizelge 3-15).

30° agili kuvvetler altinda implant vidasinda meydana gelen von mises
streslerine bakildigindan ortalama olarak 23,99 + 7,69 Mpa ile dikey kuvvetlerin 2,6;
60° acil1 kuvvetlerin 0,7 ve yatay kuvvetlerin ise 0,6 kat1 olarak goriilmiistiir (Cizelge

3-16).

Implant vidalarinda meydana gelen streslerin kemik guruplarina gore
dagilimina bakildiginda istatistiksel olarak anlamli bir farklilik goriilmemistir (Cizelge
3-17). Benzer bir sekilde implant tiirlerine gére bakildiginda da guruplar arasinda
istatistiksel olarak herhangi bir anlamli farklilik bulunamamistir (Cizelge 3-18); ancak
abutment tiplerine gore yapilan gruplandirmada PSA’larda 31,49 + 0,8 Mpa ile 16,49
+ 0,4 Mpa stres goriilen DPA’lardan istatistiksel olarak anlamli derecede daha yiiksek
bulunmustur (Cizelge 3-19).

Tiim guruplar dikkate alindiginda ise en diisiik stres 15,6 Mpa ile D4 kemik,
Silindirik implant diiz platformlu abutment modelinde meydana gelirken; en yiiksek
stres ise 32,4 Mpa ile D4 kemik, Basamakli implant, Platform switch abutment

modelinde meydana gelmistir (Cizelge 3-20).

Yapilan analizlerde 30°ac1l1 kuvvetlerde;

e 30°cil1 kuvvetlerdeki stresin dikey yonlii kuvvetlerden fazla, diger
kuvvetlerden daha az oldugu goriilmiistiir.

e Kortikal kemikteki stresin kemik tipine gore dagilimina bakildiginda
stresin D1 kemikten D4 kemige kadar artmistir ve en fazla stres D4

kemikte goriiliirken, en az stres D1 kemikte meydana goriilmiistiir.

83



Kortikal kemikteki stresin implant tipine gore dagilimina bakildiginda
en fazla stresin basamakli implantta olusurken en az stresin ise
silindirik implantlarda olustugu goriildii.

Kortikal kemikteki stresin abutment tipine goére dagilimina
bakildiginda diiz platformlu abutment modelinde meydana gelen
stresin platform switching abutmenta gore daha fazla oldugu
gorilmiistiir.

Kortikal kemikte en diisiik stresler D1 kemik, Silindirik implant,
Platform switching abutment modelinde; en yiiksek stresler ise D4
kemik, Basamakli Implant, Diiz platformlu abutment modelinde
gorilmistiir.

Kortikal kemikte oldugu gibi spongioz kemikte de 30°acili
kuvvetlerdeki stresin dikey yonli kuvvetlerden fazla, diger
kuvvetlerden daha az oldugu goriilmiistir.

Spongioz kemikteki stresin kemik tipine gore dagilimina bakildiginda
stresin D1 kemikten D4 kemige kadar arttigi ve en fazla stres D4
kemikte goriiliirken, en az stresinde D1 kemikte oldugu goriilmiistiir.
Spongioz kemikteki stresin implant tipine gére dagilimina bakildiginda
en fazla stresin silindirik implantlarda olusurken en az stresin ise
basamakli implantlarda olustugu goriildii.

Spongioz kemikteki stresin abutment tipine gore dagilimina
bakildiginda platform switching abutment modelinde meydana gelen
stresin diiz platformlu abutmenta gore daha fazla oldugu goriilmiistir.
Spongioz kemikte en diisiik stres D1 kemikte, Basamakli implant, Diiz
platform abutment modelinde; en yliksek stres D4 kemik, Silindirik
implant, Platform switching abutment modelinde goriilmiistiir
Implantlar {izerindeki olusan streslerin kemik tipine gére dagilimma
bakildiginda en fazla stresin goriildiigii implantlarin D4 kemikteki
implantlarda oldugu goriiliirken en diislik stresin ise D1 kemikte

bulunan implantlar oldugu goériilmistiir.
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Implantlar iizerindeki olusan streslerin implant tipine gére dagilimina
bakildiginda en fazla stresin silindirik implantlarda meydana gelirken
en az stresin agili implantlarda meydana geldigi goriilmiistiir.
Implantlar iizerindeki olusan streslerin abutment tipine gére dagilimina
bakildiginda ise platform switching abutmentlarin implantlar iizerinde
diiz platformlu abutmentlardan daha fazla stres olusturdugu
gorilmiistiir.

Implantlar {izerinde olusan en az stres D1 kemik, Acili implant, Diiz
platform abutment modelinde; en fazla stres ise D4 kemik, Silindirik
implant, Platform switching abutment modelinde goriilmiistiir.
Implantlarin vidalar1 iizerindeki olusan streslerin kemik tipine gdre
dagilimina bakildiginda ise dort kemik tipinde de streslerin benzer bir
sekilde oldugu goriilmiistiir.

Implantlarin vidalari {izerindeki olusan streslerin implant tipine gore
dagilimina bakildiginda ise ii¢ implant tipinde de streslerin benzer bir
sekilde oldugu goriilmiistiir.

Implantlarin vidalar1 iizerindeki olusan streslerin abutment tipine gdre
dagilimma bakildiginda ise platform switching abutmentlara sahip
implantlarin vidalarinda diiz abutmenta sahip implantlarin vidalardan

daha fazla stres olustugu goriilmiistiir.
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3.3 60 Derece Acili Kuvvet Altinda Modellerde Meydana Gelen Stresler

Stomatognatik sistemdeki implantlar tizerine gelen kuvvetlerin agis1 arttikga yikict
olan yatay kuvvetlerin bileskesi artarken daha da artar. 60° ac1 ile gelen kuvvetler 30°
ac1 ile gelen kuvvetlerden 1,7 kat daha fazla yatay bileskeye sahiptir. 60° ac1 ile etki
eden 100N’luk kuvvet; dikey yonde yaklasik SON yatay yonde ise 86,6N’luk bir etki

olusturur.

Yapilan analizlerde dikey kuvvetlerde alveolar kemigin kortikal kisminda
meydana gelen ortalama Pmax degeri 15,83 £+ 6,49 Mpa olarak bulunmus ve yatay
kuvvetten 0,79; 30° kuvvetten 1,56 ve yatay kuvvetten 4,25 kat daha az oldugu
goriilmiistiir. Ortalama Pmin degeri ise -19,51 + 8,2 Mpa olarak meydana gelmistir.
Pmin kuvvetlerinde Dikey kuvvet; yatay kuvvetten 0,82; 30° kuvvetten 1,33 ve yatay
kuvvetten 3,05 kat daha az oldugu goriilmiistiir (Cizelge 3-1). Farkli agidaki kuvvetler
karsilastirildiginda ise her bir kuvvet arasinda istatistiksel olarak p=,000 diizeyinde

anlamli farkliligin oldugu goriilmiistir.

Alveolar kemigin spongioz tabakasinda meydana gelen ortalama Pmax stresi
3,63 + 0,89 Mpa; Pmin stresi ise -4,42 + 0,99 Mpa olarak meydana gelmistir (Cizelge
3-6). Pmax degeri yatay kuvvetten 0,78; 30° kuvvetten 1,32 ve yatay kuvvetten 2,37
kat daha az oldugu, Pmin kuvvetlerinde ise yatay kuvvetten 0,80; 30° kuvvetten 1,33
ve yatay kuvvetten 2,23 kat daha az oldugu goriilmistiir. 60° acili kuvvetlerde
implantin kortikal kemik tizerinde olusturdugu stres miktari spongioz kemikten 4,36

kat daha fazladir (Cizelge 3-6).

60° acili kuvvetlerde kortikal kemikte meydana gelen stres miktarlarinin kemiklere
gore dagilimima bakildiginda stres dagiliminin kemikler arasinda anlamli derecede
belirgin farkliliklar gosterdigi goriilmiistiir. En az Pmax stresi 11 + 3,92 Mpa ile D1
kemikte goriiliirken; en fazla stres ise 24,68 + 4,6 Mpa ile D4 kemikte meydana
gelmigtir (Cizelge 3-2). D4 kemikte meydana gelen basma kuvvetleri D1 kemige
oranla yaklasik 2,4 kat daha fazla gergeklesmistir (p=,000). Pmin streslerine
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bakildiginda ise Pmax ile benze bir sekilde D1 kemikte -13,67 + 5,25 Mpa; D4 kemikte
-31,35 + 4,16 Mpa olarak meydana gelmistir. D4 kemikte meydana gelen Pmin
degerleri, D1 kemikten yaklasik 2,3 kat daha fazladir (p=,000).

60° acgil1 kuvvetlerde kortikal kemige gelen streslerde kemikler arasindaki fark;
hem Pmax hem de Pmin degerlerinde istatistiksel olarak p=,000 diizeyinde anlaml
bulunmustur. Benzer bir sekilde spongioz kemikte meydana gelen Pmax ve Pmin
stresleri de istatistiksel olarak p=,000 diizeyinde anlamlidir. Pmax stresleri D4 kemikte
(4,82 = 0,65 Mpa), D1 kemigin (2,83 £ 0,47 Mpa) 1,7 kat1 oldugu goriilmiistiir. Pmin
streslerinin ise D4 kemikte (-5,52 + 0,79 Mpa), D1 kemikten (-3,43 + 0,71 Mpa)
yaklasik olarak 1,6 kat daha fazla oldugu gériilmiistiir (Cizelge 3-7).

Kortikal kemikte meydana gelen streslerin implant tipine gore dagilimina
bakildiginda; kortikal kemikte en fazla Pmax ve Pmin kuvveti olusturan implantin Bi
oldugu (17,66 + 8,27 Mpa; -21,88 + 9,66 Mpa); en az stresi olusturan implantin ise SI
(14,15 = 6,45 Mpa; -16,84 £ 7,72 Mpa) oldugu goriilmiistiir. Aradaki farkin Pmax
kuvvetlerinde 1,2; Pmin kuvvetlerinde ise 1,3 kat olmasia ragmen aradaki farkin
istatistiksel olarak anlamli olmadig1 goriilmistiir (Cizelge 3-3). Spongioz kemikte
kortikal kemigin aksine en az Pmax ve Pmin stresleri BI’larda (3,18 + 0,75 Mpa ve -
3,83 + 0,88 Mpa) goriiliirken; en fazla stres ise Si’larda (4,15 + 0,97 Mpa ve -5,10 +
0,90 Mpa) goriilmiistiir. BI ve SI arasindaki farkin Pmax ve Pmin’de yaklasik olarak
1,3 kat oldugu goriilmiistiir; ancak bu fark iki stres tipinde de istatistiksel olarak bir

anlamlilik ifade etmemistir (Cizelge 3-8).

Kortikal kemikte meydana gelen streslerin abutment tipine gore dagilimina
bakildiginda Pmax streslerinde abutmentlar arasinda p=,031 diizeyinde anlamli bir
fark olmamasma karsin PSA’larda (13,81 + 7,21 Mpa) meydana gelen stres,
DPA’larda meydana gelen stresten daha azdir (17,84 £+ 5,22 Mpa). Pmin streslerde ise
DPA’lln implantlarda meydana gelen stres miktar1 (-21,86 + 6,75 Mpa), PSA’l
implantlarda meydana gelen stresten (-17,15 = 9,10 Mpa) istatistiksel olarak p=0,042
diizeyinde anlamli derecede daha faza oldugu goriilmiistiir (Cizelge 3-4). Spongioz
kemikte ise meydana gelen stresler iki stres tiirtinde de kortikal kemigin aksine PSA’l1
implantlarda (Pmax 3,78 + 0,88 Mpa; Pmin -4,6 +1,02 Mpa), DPA’l1 implantlardan
(Pmax 3,48 +£0,91 Mpa; Pmin -4,23 £ 0,97 Mpa) daha fazla oldugu goriilmiistiir; ancak
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kortikal kemigin aksine iki stres tipinde de anlamli bir farklilik goriillmemistir (Cizelge
3-9).

Biitiin modeller goz 6niine alindiginda kortikal kemikte en diisiik Pmax ve
Pmin stresi 6,3 ve -9 Mpa ile D1 kemik, Silindirik Implant, Platform switching
abutment modelinde goriiliirken; en yiiksek Pmax ve Pmin degerleri ise 31,5 ve -38,1
Mpa ile D4 kemik, Basamakli implant, Diiz platformlu abutment modelinde
goriilmiistiir (Cizelge 3-5). Spongioz kemikte biitiin modellere bakildiginda ise en
diisiik Pmax ve Pmin stresi 2,2 ve -2,6 Mpa ile D1 kemik, Basamakli implant, Diiz
platformlu abutment modelinde goriiliirken; en yiiksek Pmax ve Pmin degerleri ise 5,8
ve -6,7 Mpa ile D4 kemik, Silindirik implant, Platform switching abutment modelinde
goriilmistiir (Cizelge 3-10).

60° acil1 kuvvetler altinda implantlarda olusan von mises streslerine bakacak
olursak; implantlarda olusan von mises stresi ortalama olarak 83,07 + 41,11 Mpa

olarak goriilmiistiir (Cizelge 3-11).

60° acil1 kuvvetlerde olusan stresler yatay kuvvetlerde olusan streslerin 0,81

kat1; 30° agili kuvvetlerdeki stresin 1,54 kat1 ve yatay kuvvetlerdeki stresin 6,8 katidir.

Farkli kemik tiplerinde implantlarda meydana gelen von mises streslerine
bakildiginda; 60° acili kuvvetler altinda en az stres 68,77 + 37,89 Mpa ile D1 kemikte
meydana gelirken; en fazla stres 99,13 + 53,69 Mpa ile D4 kemikte meydana gelmistir;
ancak farkli kemiklerde implantlar tizerinde olusan stresler arasinda istatistiksel olarak

anlamlilik goriilmemistir (Cizelge 3-12).

Von mises streslerinin Implantlar {izerindeki dagilimma bakildiginda ise en
fazla stresin 91,49 + 43,07 Mpa ile Si’larda en az streslerin ise 70,88 + 35,86 Mpa ile
Al’larda olmasima ragmen istatistiksel olarak bir anlamliligin olmadig1 goriilmiistiir

(Cizelge 3-13).

Farkli abutmentlarin implantlar {izerinde olusturdugu streslere bakildiginda
DPA gurubundaki implantlardaki ortalama stresler 48,03 + 11,47 Mpa olarak

bulunurken, PSA gurubu implantlarda ise ortalama stres 118,11 + 26,9 Mpa olarak
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goriilmiistiir. Tki fakli abutment: tasiyan implantlarda olusan stresler arasindaki fark

ise istatistiksel olarak p=,000 diizeyinde anlamli bulunmustur (Cizelge 3-14).

Biitlin modeller dikkate alindiginda en az stres olusan implant 27,6 Mpa ile D1
kemik, Acili implant, Diiz platform abutment modelinde meydana gelmistir. En fazla
stresin oldugu implant ise 178,1 Mpa ile D4 kemik, Silindirik implant, Platform switch
abutment modelindeki implanttir (Cizelge 3-15).

60° acgili kuvvetler altinda implant vidasinda meydana gelen von mises
streslerine bakildigindan ortalama olarak 33,21 & 13,66 Mpa ile yatay kuvvetlerin 0,67
kat1; 30° agili kuvvetlerin 1,38 kati; 30° agili kuvvetlerin ise 3,57 katidir (Cizelge
3-16).

Implant vidalarinda meydana gelen streslere kemik guruplarina gére ve implant
tiirlerine gore bakildiginda guruplar arasinda istatistiksel olarak herhangi bir anlamlilik
goriilmemistir (Cizelge 3-17, Cizelge 3-18); ancak abutment tiplerine gore yapilan
gruplandirmada DPA’larda implant vidasindaki stres (20,02 + 3,09 Mpa), PSA’lardaki
streslerden (46,4 £ 0,89 Mpa) istatistiksel olarak anlamli derecede daha diisiiktiir
(p=,000) (Cizelge 3-19).

Tiim guruplar dikkate alindiginda ise en diisiik stres 13,7 Mpa ile D3 kemik,
Silindirik implant, Diiz platformlu abutment modellerinde meydana gelirken; en
yiiksek stresler 47,8 Mpa ile D4 kemik, Silindirik implant, Platform switching

abutment modelinde goriilmiistiir (Cizelge 3-20).

Yapilan analizlerde dikey kuvvetlerde;

e 60°acil1 kuvvetlerdeki stresin dikey yonlii ve 30°acili kuvvetlerdeki
stresten daha fazla, diger kuvvetlerden ise daha az oldugu goriilmiistiir.
e Kortikal kemikteki stresin kemik tipine gore dagilimina bakildiginda
stresin D1 kemikten D4 kemige kadar artmistir ve en fazla stres D4

kemikte goriiliirken, en az stres D1 kemikte meydana gelmistir.
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Kortikal kemikteki stresin implant tipine gére dagilimina bakildiginda
en fazla stresin basamakli implantta olusurken en az stresin ise
silindirik implantlarda olustugu goriildii.

Kortikal kemikteki stresin abutment tipine goére dagilimina
bakildiginda diiz platformlu abutment modelinde meydana gelen
stresin platform switching abutmenta goére daha fazla oldugu
gorilmiistiir.

Kortikal kemikte en diisiik stresler D1 kemik, Silindirik 1mp|ant,
Platform switching abutment modelinde; en yiiksek stresler ise D4
kemik, Basamakli Implant, Diiz platformlu abutment modelinde
gorilmistiir.

Kortikal kemikte oldugu gibi spongioz kemikte de 60°agili
kuvvetlerdeki stresin dikey yonlii ve 30°acili kuvvetlerdeki stresten
daha fazla, diger kuvvetlerden ise daha az oldugu goriilmiistiir.
Spongioz kemikteki stresin kemik tipine gore dagilimina bakildiginda
stresin D1 kemikten D4 kemige kadar arttigi ve en fazla stres D4
kemikte goriiliirken, en az stresinde D1 kemikte oldugu goriilmuistiir.
Spongioz kemikteki stresin implant tipine gére dagilimina bakildiginda
en fazla stresin silindirik implantlarda olusurken en az stresin ise
basamakli implantlarda olustugu goriildii.

Spongioz kemikteki stresin abutment tipine gore dagilimina
bakildiginda platform switching abutment modelinde meydana gelen
stresin diiz platformlu abutmenta gore daha fazla oldugu goriilmiistir.
Spongioz kemikte en diisiik stres D1 kemikte, Basamakli implant, Diiz
platform abutment modelinde; en yiiksek stres D4 kemik, Silindirik
implant, Platform switching abutment modelinde goriilmiistiir
Implantlar {izerindeki olusan streslerin kemik tipine gére dagilimma
bakildiginda en fazla stresin goriildiigii implantlarin D4 kemikteki
implantlarda oldugu goriilirken en disiik stresin ise D1 kemikte

bulunan implantlar oldugu goériilmistiir.
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Implantlar iizerindeki olusan streslerin implant tipine gére dagilimina
bakildiginda en fazla stresin silindirik implantlarda meydana gelirken
en az stresin agili implantlarda meydana geldigi goriilmustiir.
Implantlar iizerindeki olusan streslerin abutment tipine gére dagilimina
bakildiginda ise platform switching abutmentlarin implantlar iizerinde
diiz platformlu abutmentlardan daha fazla stres olusturdugu
gorilmiistiir.

Implantlar {izerinde olusan en az stres D1 kemik, A¢ili implant, Diiz
platform abutment modelinde; en fazla stres ise D4 kemik, Silindirik
implant, Platform switching abutment modelinde goriilmiistiir.
Implantlarin vidalar1 iizerindeki olusan streslerin kemik tipine gdre
dagilimina bakildiginda ise dort kemik tipinde de streslerin benzer bir
sekilde oldugu goriilmiistiir.

Implantlarin vidalari {izerindeki olusan streslerin implant tipine gore
dagilimina bakildiginda ise ii¢ implant tipinde de streslerin benzer bir
sekilde oldugu goriilmiistiir.

Implantlarin vidalar1 iizerindeki olusan streslerin abutment tipine gre
dagilimma bakildiginda ise platform switching abutmentlara sahip
implantlarin vidalarinda diiz abutmenta sahip implantlarin vidalardan

daha fazla stres olustugu goriilmiistiir.
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3.4 Yatay Kuvvet Altinda Modellerde Meydana Gelen Stresler

Yatay yonlii kuvvetler stomatognatik sistemde normal sartlarda en nadir goriilen
kuvvet tipidir. Normal fonksiyondan ziyade parafonksiyonel hareketler sirasinda veya

derin kapanis1 olan hastalarda gortilebilecek bir kuvvet tipidir.

Yapilan analizlerde dikey kuvvetlerde alveolar kemigin kortikal kisminda
meydana gelen ortalama Pmax degeri 19,9 £ 6,92 Mpa olarak bulunmus. 60°’lik
kuvvetin 1,25; 30°’lik kuvvetin 1,96 ve dikey kuvvetin ise 5,34 kati oldugu
goriilmiistiir. Ortalama Pmin degeri ise -19,51 + 8,2 Mpa olarak meydana gelmistir.
Pmin kuvvetlerinde Dikey kuvvet; 60°’lik kuvvetin 1,21; 30°’lik kuvvetin 1,62 ve
dikey kuvvetin ise 3,71 kat1 oldugu goriilmiistir. (Cizelge 3-1). Farkli agidaki
kuvvetler Karsilastirildiginda her bir kuvvet arasinda istatistiksel olarak p=,000

diizeyinde anlamli farkliligin oldugu goriilmiistiir.

Alveolar kemigin spongioz tabakasinda meydana gelen ortalama Pmax stresi
4,60 + 0,94 Mpa; Pmin stresi ise -5,47 + 0,88 Mpa olarak meydana gelmistir (Cizelge
3-6), Pmax degerinin; 60°’lik kuvvetten 1,26; 30°’lik kuvvetten 1,68 ve dikey
kuvvetten 3 kat daha fazla oldugu. Pmin kuvvetlerinde ise dikey kuvvetin; 60°’lik
kuvvetten 1,23; 30°’1ik kuvvetten 1,65 ve dikey kuvvetten 2,76 kat daha fazla oldugu
goriilmektedir. Yatay kuvvetlerde meydana gelen streslerde kortikal kemik spongioz
kemikten 4,32 kat daha fazla strese maruz kaldig1 goriilmiistiir (Cizelge 3-6). Farkli
acidaki kuvvetler karsilastirildiginda ise her bir kuvvet arasinda istatistiksel olarak

p=,000 diizeyinde anlamli farkliligin oldugu goriilmiistiir.

Yatay kuvvetlerde kortikal kemikte meydana gelen stres miktarlarinin
kemiklere gore dagilimina bakildiginda stres dagiliminin kemikler arasinda anlaml
derecede belirgin farkliliklar gosterdigi goriilmiistiir. En az Pmax ve Pmin stresleri
14,3+ 4,47 ve -17,5 + 4,98 Mpa ile D1 kemikte goriiliirken; en fazla Pmin ve Pmax
stresleri ise 29,63 + 2,89 ve -33,43 £ -4,28 Mpa ile D4 kemikte meydana gelmistir
(Cizelge 3-2). D4 kemikte meydana gelen basma ve ¢ekme kuvvetleri D1 kemige
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oranla yaklasik 2 kat daha fazla gergeklesmis ve bu sonugta iki kuvvette de p=,000
diizeyinde anlamli bulunmustur. Spongioz kemikte meydana gelen Pmax stresleri D4
kemikte (5,82 £ 0,53 Mpa), DI kemigin (3,72 + 0,22 Mpa) 1,5 kat1 oldugu
gOriilmiistiir. Pmin streslerinin ise D4 kemikte (-6,42 + 0,73 Mpa), D1 kemikten (-4,6
+ 0,68 Mpa) yaklasik olarak 1,4 kat daha fazla oldugu gériilmiistiir (Cizelge 3-7).

Kortikal kemikte meydana gelen streslerin implant tipine gore dagilimina
bakildiginda kortikal kemikte en fazla Pmax ve Pmin kuvveti olusturan implantin diger
kuvvetlerde de oldugu gibi B oldugu (21,50 + 7,77 Mpa, -26,01 £ 9,72 Mpa); en az
stresi olusturan implantin ise SI (18,31 + 7,16 Mpa, -21,63 £ 6,65 Mpa) oldugu
goriilmiistiir. Aradaki farkin Pmax kuvvetlerinde 1,17; Pmin kuvvetlerinde ise 1.20 kat
oldugu ancak farkin istatistiksel olarak anlamlilik ifade etmedigi gorilmistiir (Cizelge
3-3). Spongioz kemikte kortikal kemigin aksine en az Pmax ve Pmin stresleri Bi’larda
(4,11£ 0,84 Mpa ve -4,91 + 0,71 Mpa) goriiliirken en fazla stres ise SI’larda (5,09 +
1,06 Mpa ve -5,10 £ 0,90 Mpa) goriilmiistiir. BI ve Si arasindaki farkin Pmax’da
yaklasik 1,20 ve Pmin’de yaklasik olarak 1,03 kat oldugu goriilmiistiir ancak bu fark

iki stres tipinde de istatistiksel olarak bir anlamlilik ifade etmemistir (Cizelge 3-8).

Kortikal kemikte meydana gelen streslerin abutment tipine gore dagilimina
bakildiginda Pmax streslerde abutmentlar arasinda p=,042 diizeyinde anlamlilik
goriillirken stresler PSA’larda (17,67 + 7,86 Mpa ile) meydana gelen stres DPA’larda
meydana gelen stresten (22,13 + 5,24 Mpa) daha azdir. Pmin streslerde ise DPA’I1
implantlarda meydana gelen stres miktar1 (-26,99 + 5,50 Mpa); PSA’l1 implantlarda
meydana gelen stresten (-20,44 + 8,08 Mpa) istatistiksel olarak anlamli derecede daha
faza oldugu gorilmiistir (p=0,020) (Cizelge 3-4). Spongioz kemikte ise meydana
gelen stresler kortikal kemigin aksine iki streste de PSA’l1 implantlarda (Pmax 4,74 +
0,69 Mpa; Pmin -5,69 + 0,87 Mpa) DPA’l1 implantlardan (Pmax 4,47 + 0,94 Mpa;
Pmin -5,25 + 0,87 Mpa) daha fazla oldugu goriilmistiir; ancak aralarinda iki stres

degerinde de anlamli bir fark bulunamamistir (Cizelge 3-9).

Biitiin modeller goz 6niine alindiginda kortikal kemikte en diisiik Pmax ve
Pmin stresi 9,5 ve -12 Mpa ile D1 kemik, Silindirik Implant, Platform switching
abutment modelinde goriiliirken; en yiiksek Pmax ve Pmin degerleri ise 34,2 ve -38,1

Mpa ile D4 kemik, Basamakli Implant, Diiz platformlu abutment modelinde
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goriilmiistiir (Cizelge 3-5) Spongioz kemikte biitiin modellere bakildiginda ise en
diisitk Pmax ve Pmin stresi 3,4 ve -3,8 Mpa ile D1 kemikte, Basamakli implant, Diiz
platform abutment modelinde; en yiiksek Pmax ve Pmin stresi ise 6,5 ve -7,4 ile D4
kemik, Silindirik implant, Platform switching abutment modelinde goriilmiistiir

(Cizelge 3-10).

Yatay Kuvvetler altinda implantlarda olusan von mises streslerine bakilacak
olursa yatay kuvvetler altinda implantlarda olusan von mises stresinin ortalama olarak
102,16 + 48,12 Mp olarak goriilmiistiir (Cizelge 3-11). Yatay kuvvetlerde olusan
stresler; 60° acil1 kuvvetlerdeki stresin 1,22 kati; 30° acili kuvvetlerdeki stresin 1,89

kat1; dikey kuvvetlerde olusan streslerin ise 8,37 katidir.

Farkli kemik tiplerinde implantlarda meydana gelen von mises streslerine
bakildiginda dikey kuvvetler altinda en az stres 88,05 £ 49,3 Mpa ile D1 kemikte
meydana gelirken; en fazla stres 115 £ 57,74 Mpa ile D4 kemikte meydana gelmistir;
ancak farkli kemiklerde implantlar {izerinde olusan stresler arasinda istatistiksel olarak

anlamlilik goriilmemistir (Cizelge 3-12).

Implantlar {izerindeki von mises streslerine bakildiginda ise en fazla stresin 112
+ 49,25 Mpa ile SI’larda; en az streslerin ise 92,6 + 44,48 Mpa ile Al’larda olmasina

ragmen istatistiksel olarak bir anlamlilik gériillmemistir (Cizelge 3-13).

Farkli abutmentlarda implantlar iizerinde olusan streslere bakildiginda DPA
gurubundaki implantlardaki ortalama stresler 58,24 + 13,25 Mpa; PSA gurubu
implantlarda ise ortalama stres 146,08 = 21,43 Mpa olarak bulundu. iki fakli abutment:
tastyan implantlardaki olusan stresler arasinda istatistiksel olarak p=,000 diizeyinde

anlamlilik goriilmiistiir (Cizelge 3-14).

Biitiin modeller dikkate alindiginda en az stres olusan implant 35,8 Mpa ile D1
kemik, Acili implant, Diiz platform abutment modelinde meydana gelmistir. En fazla
stresin oldugu implant ise 197,8 Mpa ile D4 kemik, Silindirik implant, Platform switch
abutment modelinde meydana gelmistir (Cizelge 3-15).
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Yatay kuvvetler altinda implant vidasinda meydana gelen von mises streslerine
bakildigindan ortalama olarak 35,48 + 15,25 Mpa ile 60° a¢ili kuvvetlerin 1,06 kati;
30° a¢1li kuvvetlerin 1,47 kat1 ve dikey kuvvetlerin ise 3,82 katidir (Cizelge 3-16).

Implant vidalarinda meydana gelen streslere kemik guruplaria gére ve implant
tiirlerine gore bakildiginda da diger tiim kuvvetlerde oldugu gibi yatay kuvvetlerde de
guruplar arasinda herhangi bir istatistiksel bulunamamistir (Cizelge 3-17, Cizelge
3-18); ancak abutment tiplerine gore yapilan gruplandirmada DPA’larda implant
vidasindaki stres (20,56 + 0,64 Mpa), PSA’lardaki streslerden (50,4 + 0,62)
istatistiksel olarak anlamli derecede daha disiiktiir (Cizelge 3-19).

Tiim guruplar dikkate alindiginda ise en diisiik stres 19,5 Mpa ile D4 kemik,
Silindirik implant, Diiz platformlu abutment modellerinde meydana gelirken; en
yiiksek stresler ise 51,3 Mpa ile D4 kemik, Silindirik implant, Platform switching
abutment modelinde meydana gelmistir (Cizelge 3-20).

Yapilan analizlerde dikey kuvvetlerde;

e En fazla stresin dikey yonlii kuvvetlerde oldugu ve bu kuvvetin diger
yatay kuvvete dogru giderek azaldig goriilmiistiir.

o Kortikal kemikteki stresin kemik tipine gore dagilimina bakildiginda
stresin D1 kemikten D4 kemige kadar artmistir ve en fazla stres D4
kemikte goriiliirken, en az stres D1 kemikte meydana gelmistir.

o Kortikal kemikteki stresin implant tipine gére dagilimina bakildiginda
en fazla stresin basamakli implantta olusurken en az stresin ise
silindirik implantlarda olustugu goriildii.

o Kortikal kemikteki stresin abutment tipine gore dagilimina
bakildiginda diiz platformlu abutment modelinde meydana gelen
stresin platform switching abutmenta gore daha fazla oldugu
gorilmiistiir.

e Kortikal kemikte en diisiik stresler D1 kemik, Silindirik Implant,

Platform switching abutment modelinde; en yiiksek stresler ise D4
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kemik, Basamakli Implant, Diiz platformlu abutment modelinde
gorilmiistiir.

Kortikal kemikte oldugu gibi spongioz kemikte de en az stres dikey
yonlii kuvvetlerden yatay kuvvete dogru giderek arttig1 goriilmiistiir.
Spongioz kemikteki stresin kemik tipine gore dagilimina bakildiginda
stresin D1 kemikten D4 kemige kadar arttigi ve en fazla stres D4
kemikte goriiliirken, en az stresinde D1 kemikte oldugu goriilmistiir.
Spongioz kemikteki stresin implant tipine gore dagilimina bakildiginda
en fazla stresin silindirik implantlarda olusurken en az stresin ise
basamakli implantlarda olustugu goriildii.

Spongioz kemikteki stresin abutment tipine gore dagilimina
bakildiginda platform switching abutment modelinde meydana gelen
stresin diiz platformlu abutmenta gore daha fazla oldugu goriilmiistiir.
Spongioz kemikte en diisiik stres D1 kemikte, Basamakli implant, Diiz
platform abutment modelinde; en yiliksek stres D4 kemik, Silindirik
implant, Platform switching abutment modelinde goriilmiistiir
Implantlar iizerindeki olusan streslerin kemik tipine gére dagilimina
bakildiginda en fazla stresin goriildiigli implantlarin D4 kemikteki
implantlarda oldugu goriiliirken en diisiik stresin ise D1 kemikte
bulunan implantlar oldugu goériilmustiir.

Implantlar iizerindeki olusan streslerin implant tipine gére dagilimina
bakildiginda en fazla stresin silindirik implantlarda meydana gelirken
en az stresin agili implantlarda meydana geldigi goriilmiistiir.
Implantlar {izerindeki olusan streslerin abutment tipine gére dagilimma
bakildiginda ise platform switching abutmentlarin implantlar iizerinde
diiz platformlu abutmentlardan daha fazla stres olusturdugu
gorilmiistiir.

Implantlar iizerinde olusan en az stres D1 kemik, A¢ili implant, Diiz
platform abutment modelinde; en fazla stres ise D4 kemik, Silindirik

implant, Platform switching abutment modelinde goériilmiistiir.
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e Implantlarm vidalari iizerindeki olusan streslerin kemik tipine gore
dagilimina bakildiginda ise dort kemik tipinde de streslerin benzer bir
sekilde oldugu goriilmiistiir.

e Implantlarm vidalar iizerindeki olusan streslerin implant tipine gore
dagilimina bakildiginda ise ii¢ implant tipinde de streslerin benzer bir
sekilde oldugu goriilmiistiir.

e Implantlarm vidalar iizerindeki olusan streslerin abutment tipine gore
dagilimina bakildiginda ise platform switching abutmentlara sahip
implantlarin vidalarinda diiz abutmenta sahip implantlarin vidalardan

daha fazla stres olustugu gortilmiistiir.
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Cizelge 3-1 Farkli Agilardaki Kuvvetlerde Alveolar Kemiklerin Kortikal Tabakasinda Meydana Gelen Ortalama Pmax ve Pmin Stresleri

Pmax Pmin

Dikey 30° 60° Yatay Dikey 30° 60° Yatay

(3.72+3.07) | (10.11+6.11) | (15.83+6.49) | (19.9+6.92) | (-6.38 £3.37) | (-14.63 + 6.44) | (-19.51 +8.2) | (-23.72 + 7.54)

Cizelge 3-2 Dort Farkli Kemigin Kortikal Tabakasinda Farkli Agilardaki Kuvvetlerde Meydana Gelen Ortalama Pmax ve Pmin Stresleri

Pmax Pmin

(OrtSS)

Dikey 30° 60° Yatay P Dikey 30° 60° Yatay P

D1

(0.91 + 0.21)%2

(4.88 = 1.66)*®

(11 +3.92)%¢

(14.3 + 4.47)xd

.000

(-3.38 + 1.28)@

(-9.83 + 3.8)%0

(-13.67 + 5.25)%¢

(-17.5 + 4.98)%

.000

D2

(1.68 = 0.71)v2

(6.22 = 2.42)vb

(12.95 + 4.31)¢

(16.83 + 4.71)¥4

.000

(-4.67 + 1.29)2

(-11.53 £3.7)vP

(-15.47 + 4.14)V¢

(-20.82 + 5.3)vd

.000

D3

(4.37 + 1.01)%

(10.4 + 1.76)%

(14.67 +2.27)2¢

(18.82 +2.34)%d

.000

(-6.13 + 1.2)2

(-13.13 £2.66)%°

(-17.53 = 3.68)%°

(-23.12 £ 4.5)%¢

.000

D4

(7.92 = 2.39)"2

(18.95 + 3.86)tP

(24.68 + 4.6)t

(29.63 + 2.89)t

.000

(-11.32 + 1.97)t

(-24.03 £ 2.77)%

(-31.35 + 4.16)'°

(-33.43 + 4.28)4

.000

P

.000

.000

.000

.000

.000

.000

.000

.000

Ayni1 Harfi Paylasan Guruplar Arasinda Istatistiksel Anlamlilik Yoktur. x, y, z, t ise dikey; a, b, ¢, d yatay yonde anlamliligi belirtmektedir.
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Cizelge 3-3 Ug Farkli implant Dizayninin, Alveolar Kemigin Kortikal Tabakasinda Farkli A¢ilardaki Kuvvetler Altinda Meydana
Getirdikleri Ortalama Pmax ve Pmin Stresleri

Pmax Pmin
(Ort£SS)
Dikey 30° 60° Yatay P Dikey 30° 60° Yatay P
si (2.88+2.28)%@ | (8.59+£5.20)0 | (14.15+ 6.45)x¢ | (1831 +7.16)*¢ | .000 | (-5.69 +3.27)%2 | (-13.41 +6.32)*D | (-16.84 + 7.72)*¢ | (-21.63 + 6.65)*¢ | .000
Al (336 £2.70)% | (9.89 +5.04)0 | (15.66+4.63)*¢ | (19.88 = 6.31)*¢ | .000 | (-6.43 +3.23)%2 | (-14.41 + 5.65)b | (-19.80 + 7.30)*¢ | (-23.51 +6.75)*¢ | .000
Bi (4.93 +3.97)% | (11.86+7.99)" | (17.66+8.27)*¢ | (21.50 = 7.77)*¢ | .000 | (-7.01 +3.89)%2 | (-16.08 = 7.76)*b | (-21.88 + 9.66)*¢ | (-26.01 +9.27)*¢ | .000
P 394 579 576 .673 .750 124 .486 527
Ayn1 Harfi Paylasan Guruplar Arasinda Istatistiksel Anlamlilik Yoktur. x, y, z, t ise dikey; a, b, ¢, d yatay yonde anlamlilig1 belirtmektedir.
Cizelge 3-4 Farkli Abutment Dizaynlarinin, Alveolar Kemigin Kortikal Tabakasinda Farkli Acilardaki Kuvvetler Altinda Meydana
Getirdikleri Ortalama Pmax ve Pmin Stresleri
Pmax Pmin
(Ort£SS)
Dikey 30° 60° Yatay P Dikey 30° 60° Yatay P
DPA | (4.06+£3.51)% | (11.18 £5.98)%P | (17.84 +5.22)%¢ | (22.13 +5.24)*9 | .000 | (-7.49 +3.46)2 | (-16.96 + 5.41)*P | (-21.86 + 6.75)*° | (-26.99 + 5.50)*¢ | .000
PSA | (3.38+2.66)%* | (9.04=6.30)%" | (13.81+7.21)¢ | (17.67 +7.86)»¢ | .000 | (-5.26 +3.00)¥2 | (-12.31+6.76)Y° | (-17.15£9.10)* | (-20.44 + 8.08)*¢ | .000
P 751 204 .031 .042 .045

.020

.042

.020

Ayn1 Harfi Paylasan Guruplar Arasinda Istatistiksel Anlamlilik Yoktur. x, y, z, t ise dikey; a, b, ¢, d yatay yonde anlamlilig1 belirtmektedir.
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Cizelge 3-5 Farkli Agilardaki Kuvvetler Altinda Guruplara Gore Kortikal Kemikte Meydana Gelen Pmax ve Pmin Degerleri

KORTIKAL KEMIK STRES Pmax Pmin
Dikey 30° 60° Yatay Dikey 30° 60° Yatay
Si DPA 0.8 4.7 10.8 13.3 -3.3 -9.9 -11.7 -18.6
PSA 0.7 2.7 6.3 9.5 -2.1 -6.4 -9 -12
D1 . DPA 0.9 6.9 15.6 19.6 -4.9 -12.8 -20.1 -21.9
Al PSA 0.8 4.3 9.1 11.6 -2.5 -6.6 94 -15
Bi DPA 1.3 6.8 15.8 20.1 -5 -15.8 -20.52 -24.4
PSA 1 3.9 8.4 11.7 -2.5 -7.5 -11.3 -13.1
Si DPA 11 7.1 16.5 184 -55 -14.3 -17.2 -23.5
PSA 1.3 3.7 8.6 121 -2.9 -7.9 -10.2 -16.8
. DPA 1.2 10.3 175 22.9 -6.1 -15.7 -20.1 -27.5
b2 Al PSA 1.4 4.2 9.5 12.5 -3.3 -8.9 -12.9 -14.5
. DPA 2.9 6.8 16.6 21.4 -5.4 -14.6 -19.8 -25.3
Bl PSA 2.2 5.2 9 13.7 -4.8 -7.8 -12.6 -17.3
Si DPA 3.8 9.2 12.7 21 -6.3 -12.6 -15.8 -24.7
PSA 3.1 9.1 12 15.8 -4.7 -10.6 -13.8 -16.9
D3 Al DPA 4.6 10.1 17.7 20.5 -7.1 -15.6 -21 =27
PSA 3.8 9.1 13.9 16 -5.5 -11.5 -15.8 -19.7
. DPA 5.9 135 16.9 20.4 -7.9 -17.2 -23.2 -28.7
Bl PSA 5 114 14.8 19.2 -5.3 -11.3 -15.6 -21.7
Si DPA 6.3 15.8 20.6 26.2 -11.7 -23.8 -27.4 -30.8
PSA 5.9 16.4 25.7 30.2 -9 -21.8 -29.6 -29.7
D4 Al DPA 7.6 175 21.9 275 -12.1 -22.3 -27.4 -31.4
PSA 6.6 16.7 20.1 28.4 -9.9 -21.9 -31.7 -31.1
Bi DPA 12.3 25.5 315 34.2 -14.6 -28.9 -38.1 -40.1
PSA 8.8 21.8 28.3 31.3 -10.6 -25.5 -33.9 -37.5
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Cizelge 3-6 Farkli Acilardaki Kuvvetlerde Kemiklerin Spongioz Tabakasinda Meydana Gelen Ortalama Pmax ve Pmin Stresleri

Pmax

Pmin

Dikey

30°

60°

Yatay

Dikey

30°

60°

Yatay

(1.53 +0.70)

(2.73 +0.96)

(3.63 + 0.89)

(4.60 £ 0.94)

(-1.98 + 1.20)

(-33+1.17)

(-4.42 + 0.99)

(-5.47 £ 0.88)

Cizelge 3-7 Dort Farkli Kemigin Spongioz Tabakasinda Farkli Kuvvetlerde Meydana Gelen Ortalama Pmax ve Pmin Stresleri

Pmax Pmin
(Ort+SS)
Dikey 30° 60° Yatay P Dikey 30° 60° Yatay P
D1 (0.87 £0.20%% | (2.05+0.41)<P | (2.83 £0.47)*¢ | (3.72 +0.22)*d 000 |(-1.15+£0.21)%* |(-2.33 £0.45)%P | (-3.43 £0.71)*¢ | (-4.6 + 0.68)*¢ .000
D2 (1.22 £0.21)* Y2 | (2.30 £ 0.43)* ¥ | (3.18 £ 0.32)* %€ | (4.13 £0.55)* ¥4 | 000 |(-1.33 £0.23)*¥2 | (-2.80 + 0.61)* ¥P | (-4.03 £ 0.60)* ¥ | (-5.22 £ 0.46)* ¥ | .000
D3 (1.57 £0.22)2 | (2.60 £ 0.36)¥° | (3.67 £ 0.48)Y¢ | (4.75 + 0.66)*¢ 000 |(-1.80+0.21)¥2 |(-3.28 £0.35)Y> | (-4.68 +£0.41)¢ | (-5.65 £ 0.53)¥¢ .000
D4 [(2.47+0.66)22 |[(3.95+1.07)2 [(4.82+0.65)2¢ |[(5.82+0.53)24 | .000 [(-3.63+1.36)2® |(-4.78 £1.25)2" |[(-5.52+0.79)2¢ |(-6.42+0.73)2d .000
P .000 .000 .000 .000 .000 .000 .000 .000

Ayn1 Harfi Paylasan Guruplar Arasinda Istatistiksel Anlamlilik Yoktur. X, y, z, t ise dikey; a, b, ¢, d yatay yonde anlamlilig1 belirtmektedir.
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Cizelge 3-8 Ug Farkli Implant Dizayninin, Alveolar Kemigin Spongioz Tabakasinda Farkli Acilardaki Kuvvetler Altinda Meydana

Getirdikleri Ortalama Pmax ve Pmin Stresleri

Pmax Pmin
(Ort£SS)
Dikey 30° 60° Yatay P Dikey 30° 60° Yatay P
Si (1.70 £1.02)%@ | (3.36£1.21)*P | (4.15+0.97)* | (5.09 £ 1.06)%¢ | .000 | (-2.34 +1.89)%2 | (-3.94 £ 1.49)*° | (-5.10 £0.90)*¢ | (-6.10 =+ 0.80)*4 .000
Al (1.50 £ 0.45)*%2 | (2.59 £ 0.50)*¥P | (3.55+£0.74)%¢ | (4.61+£0.73)%4 | .000 | (-1.93 £0.67)%2 | (-3.10 £ 0.67)*" | (-4.33 £0.84)*¥< | (-5.40 + 0.79)* ¥4 .000
BI (1.39+£0.57)%2 | (223 £0.72)*" | (3.18 £0.75)%¢ | (4.11+£0.84)%4 | .000 | (-1.68£0.69)*2 | (-2.86 = 1.06)*" | (-3.83 £0.88)Y¢ | (-4.91 £0.71)*d .000
P .686 .044 .083 .103 .558 157 .027 .018

Aym Harfi Paylasan Guruplar Arasinda Istatistiksel Anlamlilik Yoktur. X, y, z, t ise dikey; a, b, ¢, d yatay yonde anlamlilig1 belirtmektedir.

Cizelge 3-9 Farkli Abutment Dizaynlarinin, Alveolar Kemigin Spongioz Tabakasinda Farkli Acilardaki Kuvvetler Altinda Meydana

Getirdikleri Ortalama Pmax ve Pmin Stresleri

Pmax Pmin
(Ort£SS)
Dikey 30° 60° Yatay P Dikey 30° 60° Yatay P
DPA | (1.41£0.72)%%| (2.61 +0.93)*" | (3.48 £ 0.91)*¢ | (4.47 + 0.94)*¢ | .000 | (-1.87  1.16)*?| (-3.18 = 1.16)*® | (-4.23 + 0.97)*¢ | (-5.25 £ 0.87)*¢ | .000
PSA | (1.65%0.69)%% | (2.84 + 1.01)*P | (3.78 + 0.88)*¢ | (4.74 £ 0.96)*¢ | .000 | (-2.09 £ 1.28)*? | (-3.42 + 1.22)*P | (-4.6 + 1.02)*¢ | (-5.69 + 0.87)*¢ | .000
P 247 470 .355 .340 .370 .340 .285 .165

Ayni1 Harfi Paylasan Guruplar Arasinda Istatistiksel Anlamlilik Yoktur. x, y, z, t ise dikey; a, b, ¢, d yatay yonde anlamliligi belirtmektedir.
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Cizelge 3-10 Farkli Agilardaki Kuvvetler Altinda Guruplara Gore Spongioz Kemiginde Meydana Gelen Pmax ve Pmin Degerleri

e . Pmax Pmin

SPONGIOZ KEMIK STRES Dikey 30° 60° Yatay Dikey 30° 60° Yatay
Si DPA 0.9 2.4 3.2 3.6 -1 -2.8 -4.2 -5.2

PSA 1 2.6 3.4 3.9 -1.3 -3 -4.4 -5.6

D1 Al DPA 0.8 2 2.5 3.8 -1 -2 -3.1 -4.2
PSA 1 2.1 3.1 4 -14 -2.1 -3.3 -4.6

Bi DPA 0.5 15 2.2 34 -0.9 -1.9 -2.6 -3.8

PSA 1 1.7 2.6 3.6 -1.3 -2.2 -3 -4.2

Si DPA 0.9 2.7 3.4 4.6 -1.1 -2.9 -4.4 -5.3

PSA 1.2 2.8 3.6 49 -1.2 -3.1 -4.8 -5.8

D2 Al DPA 1.2 2.3 3.1 4 -15 -3.3 -4 -5.1
PSA 15 2.4 3.3 4.2 -1.7 -3.4 -4.3 -5.6

Bi DPA 1.1 1.7 2.7 35 -1.3 -2 -3.2 -4.5

PSA 14 1.9 3 3.6 -1.2 2.1 -3.5 -5

Si DPA 1.4 2.8 4.1 5.2 -1.6 -3.4 -4.9 -6

PSA 1.6 3 4.3 5.6 -1.8 -3.7 -5.2 -6.5

D3 Al DPA 1.7 2.5 3.5 4.7 -2 -3.2 -4.5 -5.3
PSA 1.9 2.9 3.7 5 2.1 -3.6 -4.8 -5.6

Bi DPA 1.3 2.1 3 3.8 -1.6 -2.8 -4 -5

PSA 15 2.3 3.4 4.2 -1.7 -3 -4.7 -5.5

Si DPA 3.2 5.1 5.4 6.4 -5 -6.1 -6.2 -7

PSA 3.4 55 5.8 6.5 -5.7 -6.5 -6.7 -7.4

D4 Al DPA 1.9 3.1 45 5.4 -2.9 -3.5 5.1 -6.2
PSA 2 3.4 4.7 5.8 -2.8 -3.7 -5.5 -6.6

Bi DPA 2 3.1 4.1 5.2 -25 -4.3 -4.6 -5.4

PSA 2.3 35 4.4 5.6 -2.9 -4.6 -5 -5.9
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Cizelge 3-11 Farkli Agilardaki Kuvvetler Altinda Implantlar Uzerinde Olusan Ortalama Von Mises Gerilmesi

Implantlardaki Von Mises Gerilmesi

Dikey 30° 60° Yatay

(12.20 + 40) (53.85 +29.37) (83.07 +41.11) (102.16 + 48.12)

Cizelge 3-12 Farkli Ac¢ilardaki Kuvvetler Altinda Dért Farkli Kemik Tipinde implantlarda Meydana Gelen Ortalama Von Mises

Gerilmesi
Implantlardaki Von Mises Gerilmesi
Dikey 30° 60° Yatay P
D1 (9.27 + 3.86)*2 (44.92 + 27 47)P (68.77 + 37.89)*¢ (88.05 + 49.3)*¢ .000
D2 (11.53 +2.98)%2 (47.43 +20.95)*P (79.83 £ 35.79)*¢ (98.82 + 42.33)*4 .000
D3 (12.68 + 4.45)*2 (55.87 + 27.77)*P (84.55 + 40.04)*¢ (106.77 + 51.21)*4 .000
D4 (15.33 + 2.68)*2 (67.18 + 40.5)*P (99.13 + 53.69)*¢ (115 + 57.74)*d .000
P .054 579 668 817

Ayni Harfi Paylasan Guruplar Arasinda statistiksel Anlamlilik Yoktur. X, y, z, t ise dikey; a, b, ¢, d yatay yonde anlamlilig1 belirtmektedir.




Cizelge 3-13 Farkli A¢ilardaki Kuvvetler Altinda Ug Farkli implant Tipinde Meydana Gelen Ortalama Von Mises Gerilmesi

Implantlardaki Von Mises Gerilmesi

Dikey 30° 60° Yatay P
Si (13.08 + 4.74)*2 (61.55 + 31.81)*P (91.49 + 43.07)*¢ (112 + 49.25)*d .000
Al (11.5 + 4.44)@ (42.71 £ 26.13)*P (70.88 + 35.86)*¢ (92.6 + 44.48)*¢ .000
Bi (12.04 + 2.98)%2 (57.29 + 30.28)*P (86.85 + 46.3)*¢ (101.88 + 54.68)*¢ .000
P 743 423 596 740
Ayni Harfi Paylasan Guruplar Arasinda Istatistiksel Anlamlilik Yoktur. x, y, z, t ise dikey; a, b, ¢, d yatay yonde anlamlilig1 belirtmektedir.
Cizelge 3-14 Farkli Agilardaki Kuvvetler Altinda iki Farkli Abutment Tipinde Implantlarda Meydana Gelen Ortalama Von Mises
Gerilmesi
Implantlardaki Von Mises Gerilmesi
Dikey 30° 60° Yatay P
DPA (9.43 + 3.04)*2 (31.17 + 7.83)*P (48.03 + 11.47)%¢ (58.24 + 13.25)*4 .000
PSA (14.98 +2.71)¥2 (76.53 + 24.9)YP (118.11 £ 26.9)¥¢ (146.08 + 21.43)Y4 .000
P .000 .000 .000 .000

Ayni1 Harfi Paylasan Guruplar Arasinda statistiksel Anlamlilik Yoktur. X, y, z, t ise dikey; a, b, ¢, d yatay yonde anlamliligi belirtmektedir.
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Cizelge 3-15 Farkli A¢ilardaki Kuvvetler Altinda Guruplara Gore implantlarda Meydana Gelen Von Mises Gerilmesi

Implantlardaki Von Mises Gerilmesi

Dikey 30° 60° Yatay
i DPA 6.4 377 473 54.4
PSA 14.3 5.7 95.8 130.6
. DPA 5.6 15.1 276 35.8
D1 Al PSA 0.1 43.1 78.4 110.9
o DPA 6.5 24.9 378 44.7
PSA 13.7 93 125.7 151.9
i DPA 8.4 395 53.8 70
PSA 14 66.4 120.7 138.9
. DPA 8.7 25.6 50 633
D2 Al PSA 154 458 90.2 135.8
o DPA 9.7 29 43.1 488
PSA 13 783 121.2 136.1
i DPA 8.7 40 65 7
PSA 172 80.9 100.9 146.4
. DPA 73 25.9 401 5.2
D3 Al PSA 18 60.5 105.2 1415
o DPA 108 32.9 50.1 56.2
PSA 141 95 146 169.3
i DPA 158 418 703 85.9
PSA 19.8 130.4 178.1 197.8
. DPA 12.8 28.9 455 56.2
D4 Al PSA 15.1 96.8 130 142.1
o DPA 12.4 32.7 458 56.4
PSA 16.1 725 125.1 1516
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Cizelge 3-16 Farkli A¢ilardaki Kuvvetler Altinda Implant Vidasinda Meydana Gelen Ortalama Von Mises Gerilmesi

Implant Vidalaridaki Von Mises Gerilmesi

Dikey

30°

60°

Yatay

(9.28 + 1.43)

(23.99 + 7.69)

(33.21 + 13.66)

(35.48 +15.25)

Cizelge 3-17 Farkli Acilardaki Kuvvetler Altinda Dért Farkli Kemik Tipinde implant Vidalarinda Meydana Gelen Ortalama Von Mises

Gerilmesi
Implant Vidalarindaki Von Mises Gerilmesi
Dikey 30° 60° Yatay P
D1 (9.22 + 1.48)%2 (24.27 + 8.41)%P (34.13 + 13.85)*¢ (35.58 + 16.21)* .000
D2 (9.30 + 1.43)%2 (23.92 + 7.88)*P (33.73 + 13.03)*¢ (35.82 + 16.09)*¢ .000
D3 (9.35 + 1.48)*2 (23.60 + 7.67)%P (32.47 + 15.30)*¢ (35.32 + 16.23)*° .000
D4 (9.23 + 1.72)*2 (24.18 + 8.94)%P (32.5 + 16.13)*¢ (35.20 + 16.88)*¢ .000
p 999 999 996 1.000

Aymi Harfi Paylasan Guruplar Arasinda Istatistiksel Anlamlilik Yoktur. X, y, z, t ise dikey; a, b, ¢, d yatay yonde anlamlilig1 belirtmektedir.




Cizelge 3-18 Farkli Ac¢ilardaki Kuvvetler Altinda Ug Farkli implant Tipinde, Implant Vidalarinda Meydana Gelen Ortalama Von Mises

Gerilmesi
Implant Vidalaridaki Von Mises Gerilmesi
Dikey 30° 60° Yatay P
Si (9.25 + 1.50)*2 (23.94 + 8.17)*P (32.78 + 14.71)*¢ (35.69 + 16.14)*d .000
Al (9.31 + 1.43)*2 (23.94 + 7.73)*P (32.95 + 14.51)*¢ (35.44 + 15.77)* .000
Bi (9.26 + 1.54)%2 (24.10 + 8.22)*P (33.90 + 13.61)*¢ (35.31 + 15.98)*¢ .000
P 996 999 986 999

Ayni1 Harfi Paylasan Guruplar Arasinda Istatistiksel Anlamlilik Yoktur. x, y, z, t ise dikey; a, b, ¢, d yatay yonde anlamlilig1 belirtmektedir.

Cizelge 3-19 Farkli Acilardaki Kuvvetler Altinda, Farkli Abutmentlarda, Implant Vidalarinda Meydana Gelen Ortalama Von Mises

Gerilmesi
Implant Vidalarindaki Von Mises Gerilmesi
Dikey 30° 60° Yatay P
DPA (7.88 £0.17)*® (16.49 + 0.4)*P (20.02 + 3.09)*¢ (20.56 + 0.64)*¢ .000
PSA (10.67 £ 0.11)¥2 (31.49 + 0.8)Y° (46.4 +0.89)r°¢ (50.4 + 0.62)Y¢ .000
P .000 .000 .000 .000

Ayni1 Harfi Paylasan Guruplar Arasinda Istatistiksel Anlamlilik Yoktur. x, y, z, t ise dikey; a, b, ¢, d yatay yonde anlamliligi belirtmektedir.




Cizelge 3-20 Farkli Agilardaki Kuvvetler Altinda Guruplara Gore Abutmentlarda Meydana Gelen VVon Mises Gerilmesi

Implant Vidalaridaki Von Mises Gerilmesi
Dikey 30° 60° Yatay
Si DPA 7.9 16.8 21.8 21.1
PSA 10.6 31.9 46.9 50.9
. DPA 8 16.9 22 21.3
D1 Al PSA 10.5 31.6 46.8 50.8
Bi DPA 1.7 16.1 20.7 20
PSA 10.6 32.3 46.6 49.4
Si DPA 7.9 16.5 21.7 21
PSA 10.6 30.7 44.1 50.6
. DPA 8.1 17 22.1 214
D2 | Al Tpspa 10.6 30.9 459 29.6
Bi DPA 8 16.7 21.8 21
PSA 10.6 31.7 46.8 51.3
Si DPA 8 16.4 13.7 20.8
PSA 10.6 30.8 46.4 50.3
. DPA 8 16.6 21 20
D3 Al PSA 10.7 30.3 46.1 50.3
Bi DPA 8 16.8 21.5 20.7
PSA 10.8 30.7 46.1 49.8
Si DPA 7.6 15.6 19.8 19.5
PSA 10.8 32.8 47.8 51.3
. DPA 7.8 16.4 13.4 20.1
ba | Al Ipspa 10.8 318 463 50
Bi DPA 7.6 16.1 20.7 19.8
PSA 10.8 32.4 47 50.5
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4  TARTISMA

Yapilan ¢alismada; farkli implant gévde yapilarinin, iki farkli abutment dizayni ile
birlikte, dort farkli kemik modeline uygulanmasi sonucunda elde edilen modellerin
dikey ve agili kuvvet altinda; en az stresin olustugu kemigin, en az strese neden olan
implantin ve abutmentin belirlenmesi amaglanmistir. Sevimay ve ark. (2005) yapmis
olduklar1 calismada tek bir kemik modeli {izerinde dort farkli kemik yapisini
yansitmaya calismislar ancak tek bir kemikte modelleme yapmalari ¢alismalar igin

kisitlayict bir yon olusturmustur.

Bir¢ok calismaci farkli implant tasarimlar denemis olmasina ragmen higbiri bu
tasarimlar1 gercek kemik yapisinda modelleyerek dort farkli kemik iizerinde
denememistir. Genellikle ¢calismalardaki kemik modelleri silindirik veya dikdortgen
seklinde ¢izim ile olusturulmus kemik modelidir Gliimiis (2007b) ve arkadaslarinin
yapmis olduklari ¢alisma iki farkli kemik yapisi kullanarak diger ¢aligmalara iistiinliik
saglarken kullandiklar1 kemik sekillerinin kare yapisinda olmasi ise ¢aligmalari i¢in
bir dezavantaj olmustur. Bizim ¢alismamizda ise dort fakli kemik yapis1t modellenmis
ve bu modellemeler yapilirken kemik yapilari miimkiin oldugunca gergek kemik

yapilarini yansitacak sekilde benzer yapida modellenmistir.

Bir¢ok calismact sonlu elemanlar analizi ile farkli tip implantlar; farkli yiv
tasarimlarini, ¢aplari, boylar1 degerlendirmis ancak ¢aligsmalarin hicbirinde yiv yapisi,
yiv adimi, yiv derinligi gibi faktorleri sabit tutarak implantin gdévde dizaynim
incelememistir. Genelde fakli govde dizaynlar incelenirken ¢ap ve boy gibi unsurlar
benzer olmasina ragmen yiv adimi, genisligi yapist gibi unsurlar benzer
tutulmadigindan elde edilen sonuglart sadece govde dizaym agisindan
yorumlayabilecek bir ¢alisma literatiirde bulunmamaktadir (Geng ve ark. 2004,
Ibrahim ve ark. 2011). Bizim ¢alismamizda ise literatiirdeki bu eksikligi goz Oniine

alarak implant ile ilgili biitiin unsurlar1 (boy, ¢ap, yiv derinligi, yiv genisligi, yiv adimi
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ve yiv tasarimi) sabit tutularak implantlarin gévde dizaynlarinin karsilagtirilmasi

amaglanmstir.

Platform switching abutmentlarin diiz platformlu abutmentlardan {istiin
oldugunu ortaya koyan bazi ¢alismalar olsa da bu ¢alismadaki analizlerin 2D olmasi
veya kullanilan kemik modellerinin ger¢ek¢i olmamasindan dolayi, nasil bir
avantajinin oldugu ortaya konulsa bile hangi kemige nasil etki ettigi anlagilmamistir
(Cimen ve Yengin 2012, Ferraz ve ark. 2012, Vargas ve ark. 2013b). Bu yiizden
calismamizdaki dort fakli kemige yerlestirilen ii¢ farkli implant dizayninin her birine

hem diiz platformlu abutment, hem de platform switching abutment uygulanmistir.

Calismamizda dikey, 30°, 60° ve 90° agili kuvvetler kullanilmigtir. Genellikle
sonlu elemanlar analizinde ¢aligmalarin bircogunda bir veya iki farkli kuvvet
uygulanmasina ragmen biz ¢alismamizda 4 farkli yonde kuvvet uyguladik. Bunun
sebebi uygulanan kuvvet sayisi arttikga analizler zorlasacagindan ve mevcut model
sayisina gore analiz miktar1 katlanarak artacagindan dolay1 genellikle ¢aligmacilar bir
veya iki farkli yonlii kuvvet uygulamaktadir. Tanyel ve ark. (2012) yaptiklari
calismada dikey, yatay ve 30° agili kuvvetler uygulamis ancak uyguladigi kuvvetler
100, 30 ve 50 N seklinde farkli kuvvetler olmasi ve bu kuvvetleri tek bir model
tizerinde denemesi nedeniyle c¢aligmadaki analiz yetersizligi calismalarinin
limitasyonu olmustur. Calismadaki kuvvet sayisinin artmasi calismayr ne kadar
zorlastirsa da uygulanan farkli kuvvetlerin sayisi arttikga hem farkli kuvvetler
arasindaki farkin karsilastirllmasi kolaylasmakta, hem de modellerde meydana
gelebilecek herhangi bir hatanin goriilebilmesi saglanmaktadir. Hatta bazi caligmacilar
sonlu elemanlar analizinde sadece dikey yonlii kuvvet uygulanmasi ile gergege yakin
sonuglar alinamayacagin1 bunun i¢in agili kuvvetlerinde kullanilmasi gerektigini

bildirmistir (Holmgren ve ark. 1998) .

Sonlu elemanlar analizinde, analiz yapilmasina kadar olan siirecteki yapilacak
isler kismen belirlidir ve bu modellerin hazirlanmasinda gosterilen 6zen sonuglarin
dogrulugunu etkileyen en Onemli unsurdur. Modellerin hazirlanmasinda iki yol
izlenebilir yapilacak olan modeller CT verisinden veya cizilerek taslak yapisi
belirlenip ardindan Mesh’leme islemi ile birlikte modellerin diglim ve ag yapisi

olusturulur bu sirada modelin tasiyabilecegi en fazla diigiim ve eleman sayisinin
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olmasi analiz yapilacak modelin gergege yakinligini belirler; ancak bu siirecte
analizlerin daha kolay yapilmasimi saglamak i¢in modeldeki diigiim ve eleman
sayilarinin en aza indirilerek modellerin basitlestirme islemi olan optimizasyon da
yapilabilir (Bathe 2006). Fakat bu optimizasyon isleminde modellerdeki diigiim ve
eleman sayilarinda yapilan optimizasyon analiz sonuglarint olumsuz yonde
etkileyebilir. Meijer ve ark. (1993) ve Clelland ve ark. (1991) 3D sonlu elemanlar
analizi yOnteminin basarisinin, sonlu elemanlar analizi yonteminde hazirlanan
modellerdeki eleman ve diigiim sayist orani ile baglantili oldugunu belirtmislerdir.
Analiz sirasinda modellerdeki diigiim ve eleman sayilarinin azaltilmasi modelleri

gerceklikten uzaklastiracaktir.

Sonlu elemanlar analizi aslinda miithendislik i¢in gelistirilmis bir program olsa
da; logaritma hesaplamalarin1 yapacak olan bilgisayarlarin gelismesi, program
paketlerinin daha iyi optimize edilmesi ve 3D goriintiileme teknikleri ile analizlerde
kullanilacak olan materyaller hakkinda daha fazla bilgi birikiminin olmasiyla birlikte
saglik alaninda da kullanimi oldukga yaygimlagmistir (Ulrich ve ark. 1998). Kalsifiye
kemik implant kesitlerini iki ve lic boyutlu sonlu elemanlar stres analizi ile
kiyaslandiginda ve sonlu eleman modelleri ile histoloji bulgularinin Grtiistiiglinii

gosteren ¢aligmalarda ¢ogalmaktadir (Barbier ve ark. 1998, Chen ve ark. 1999).

Miihendislik i¢in gelistirilmis olan bu analiz yonteminin saglik alaninda
kullanimi dolayl1 olarak bazi sikintilar1 da yaninda getirmektedir neden olabilir. Canli
dokularmn aktif bir modiilasyon gostermesi ve kesin bir standartinin olmamasi veya
bagka bir deyisle ayn1 canli dokunun farkli bireylerde farkli materyal Gzellikler
gostermesinden dolayr analiz yapilacak programa girilen materyal bilgilerinin kesin
bir dogrultuda girilemeyebilir, buda elde edilen sonuglarin gercek ile uyusmasi
acisindan bir sorun teskil edebilir. Ozellikle kalsifiye dokulardan yumusak dokulara
gidildikce bu uyumsuzluk daha da artmaktadir. Kemik gibi kalsifiye dokularin
materyal 6zellikleri yumusak dokulara gore daha belirgin olsa da kortikal ve spongioz
gibi kemik miktarlarinin her bireyde farklilik gostermesi sert dokular i¢in baska bir
sorundur. Analiz edilen kemik modelinin kortikal-spongioz oranin ayarlanmasi
sirasinda yapilabilecek hatalar gercek bireylerde olmayan kemik modellerinin

olusmasina neden olabilir. Ayrica diger calismalarda kullanilan implantlarin
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yerlestirildigi kemik yapisinin basit bir sekilde anatomik formdan uzak silindirik veya

dikdortgen seklinde modellenmesi yapilan analizleri gerceklikten uzaklagtirmaktadir.

Biz c¢alismamizda sonlu elemanlar analizinin eksik yOnlerini miimkiin
oldugunca kapatmaya c¢alisarak en ideal model yapisini olusturmaya c¢alistik. Bunun
icin kemik modellerinin hazirlanmasinda kemiklerin gercek anatomik yapiya en iyi
sekilde benzeyebilmesi i¢in kemik modellerini bilgisayar ortaminda ¢izmek yerine
BT’si olan bir hastanin mandibula ve maksillas1t BT den elde edilmistir. Bu islem bize
kortikal ve spongioz gibi iki fakli yapiy1 barindiran kemiklerin elle ¢izilmesi sirasinda
olusabilecek modelleme hatalarinin da ortadan kalkmasini saglamistir. Bir bagka sorun
olan diigiim ve eleman sayisinda ise; BT den elde edilen kemik modellerinden gercege
en benzer yapilar elde edebilmek icin diiglim ve eleman sayilart maksimumda
tutulmustur. Fakat bu durumda elde edilen mandibula ve maksilladaki eleman sayilar
1 milyarm tizerine ¢iktigindan analizin yapilabilmesi igin ¢ene kemiklerinin biitiin hali
yerine analizi istenilen bolgelerin kesitleri alinmistir. Belki bu durum olusan stresin
tiim kemige etkisini gormeyi etkilese de, diiglim ve eleman sayilarinin maksimumda
tutulmas1 modellerin gergekligini arttirmigtir (Clelland ve ark. 1991, Meijer ve ark.
1993). Birgok calismada diigiim sayilart 60.000 ila 100.000 civar1 iken bizim
calismamizda 400.000, eleman sayilar1 diger ¢aligmalarda 100.000 ila 400.000 civari
iken bizim ¢alismamizda 2.000.000 civari eleman bulunmaktadir (Cinar 2007, Gore

2010, Mammadzada 2009).

Sonlu elemanlar analizinde sorun olarak karsimiza ¢ikabilecek baska bir unsur
ise osseointegrasyondur. Gergek hayatta tam osseointegrasyon genellikle %100
oraninda gergeklesmezken, sonlu elemanlar analizinde genellikle yerlestirilen
implantlarin osseointegrasyon miktarinin %100 oldugu kabul edilir ve analizler bunun

tizerinden gerceklestirilir.

Sonlu elemanlar analizinin diger bir sorunu ise yapilan g¢alismadaki bir
modelinin sayisal verisinin, baska bir calismadaki model ile kiyaslanmasindaki
imkansizliktir. Bunun sebebi her ¢aligma modeli, o ¢alismaya 6zgiin olmasidir. Tek
modeldeki sayisal sonuglarin sonlu elemanlar analizinde anlam ifade etmemektedir ve
sonuglarin ancak benzer tabanli (yani aymi ¢alismada modellenmis olan benzer)

modeller ile kiyaslama yapilabilmektedir. Ornek vermek gerekirse ayni implant, ayni
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kemik modeli ve aym1 kuvveti kullanan iki sonlu elemanlar analizi ¢aligmasinda;
modellerin meshlenmesindeki farklilik, kullanilan programlarin meydana getirdigi
farklilik, girilen degiskenlerde olusabilecek farklilik nedeni ile elde edilen sonuglar
bliyiik ihtimalle birbirinden farkli olacaktir. Bu yiizden sonlu elemanlar analizinin
sonuclart karsilastirilirken ne kadar ayni tabanli benzer model varsa calismada
yapilabilecek karsilastirma sayisi o kadar fazla olacagindan dolay1 ¢alismanin giiciide
o denli artacaktir. Bu noktada da bizim ¢alismamizda diger ¢alismalardan bagka bir
istiin yonii olan model sayis1 ortaya ¢ikmaktadir. Calismamizda 24 model ve bu 24
modelde yapilan 96 adet analiz ile birlikte hem c¢oklu karsilagtirmalara olanak
saglanmis, hem de herhangi bir modelde meydana gelecek hatali tasarimlarin veya

hatal1 analizlerin biitiin sonuglarda olusturabilecegi hata pay1 da en aza indirilmistir.

Implantlarmn hizli gelisimi ile birlikte &nceden en biiyilk sorun olan
osseointegrasyon problemleri asilmis durumdadir. Bu nedenden dolayi giintimiizde
implantolojide biyomekanik olaylar daha fazla bahsedilir hale gelmistir. Implantlarin
uzun donemli ve kisa donemli basarisinda biyomekanik faktorlerin 6neminden
bahseden birgok ¢alisma mevcuttur (Merz ve ark. 2000, Misch 2005, Quirynen ve ark.
1992, Skalak 1983).

Mekanostat teorisine gore; kemik iizerinde etkili olan kuvvetler belirli sinirlar
icerisinde kaldiginda kemikteki yapim / yikim olayinda bir denge goriindigi ve
kemigin seviyesinin korundugu bilinmektedir (Frost 2004). Implant iizerine gelen
yiiklerin yetersiz olmast fonksiyonsuzluk atrofisine neden olurken gelen yiiklerin
fazlalig1 ise rezorpsiyona neden olabilmektedir (Pilliar ve ark. 1991, Vaillancourt ve
ark. 1996) implant ve peri-implant dokularda olusan stresler; yiikleme tipine, siddetine
ve siiresine, implantin geometrisine, kullanilan abutment 6zelliklerine ve ¢evreleyen
kemik yogunlugu gibi pek ¢ok faktore bagli olarak degiskenlik gosterebilir. Bu kadar
degisken arasinda klinisyenin en kolay miidahale edebilecegi degiskende implanttir.
Farkli govde geometrisine sahip degisik firmalarin implantlarinin tercih edilerek bu
stres durumu degistirilebilir. Ancak hangi gévde yapisinin tam anlamiyla daha iyi stres
dagitimi yaptig1 ve hangi kemik modelinin farkli kuvvetler altinda nasil stres

olusturdugu tam anlamu ile bilinmediginden bu ¢alisma yapilmastir.
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Calismada oral kavitede en ¢ok goriilen dikey kuvvet ve bunun yaninda 30°,
60°’lik kuvvetler ve ¢ok sik goriilmese de agiz ortaminda olusabilen agili kuvvetler
calismaya dahil edilmistir. Sonlu elemanlar analizinde birden fazla kuvvet kullanimi
analiz sayisini arttirsa da analizlerde olusabilecek model kaynakli sikintilarinda daha

kolay tespit edilebilmesini saglamaktadir.

Calismada biitiin modellerde, biitiin kuvvetler arasinda anlamli farklilik
goriilmistiir. Literatiirde de bahsedilen kuvvetlerin agilanmasi ile birlikte stresin 2
kattan daha fazla artisin oldugundan bahsedilmistir (Giimiis 2007b, Misch 2007).
Bizim bulgularimizda da kortikal ve spongioz kemikteki dikey kuvvetlerin, agili
kuvvetlerden gore 2 ila 4 kat daha fazla oldugu goriilmiistiir. Kortikal kemikteki
kuvvetler arasindaki fark spongioz kemikten daha fazladir. Dikey kuvvetle ile 30° agil1
kuvvetler arasinda yaklagik 2,7 kat; 60° acili kuvvetler arasinda 4,2 kat ve yatay kuvvet
ile arasinda ise 2,72 kat fark vardir. Spongioz kemikte ise bu oranlar yaklasik olarak 2

ila 3 kat arasindadir.

Yapilan analizlerde kuvvetler arasindaki farkliliklar daha biiyiik ¢iksa da
streslerin kemikler arasindaki dagilimi benzer ¢ikmistir. Bu durum aslinda ilk basta
beklenmeyen bir sonug¢ gibi goriinse de; aslinda her kuvvetin yikict etki
olusturulabilecegi diisiiniildiigiinde ve bu agili kuvvetlerin dikey kuvvetten en biiyiik
farkinin sisteme daha fazla kuvvet olarak etki ettigi diisiiniildiiglinde bu kuvvet
paternlerinin benzer ¢ikmasi beklenen bir durumdur. Fakat stres dagiliminda etkili
faktorlerden en 6nemlisi olarak sayilabilecek olan kemik tipi ve implantlarin gévde
dizayninin ve abutment tipinin her kuvvet tipinde en az ve en fazla stresin gortildiigi
modeller ayn1 modeller olmustur. Literatiirde de Tanyel ve ark. (2012) yapmis
olduklar1 ¢caligmada dikeyde 100 N uygularken ac¢ili 50 N ve yatayda 30 N kuvvet
uygulamis ve olusan streslerin miktarlarini benzer bulmuslardir bu ¢alismada da
goriildiigl gibi kuvvetin yikict komponenti arttikga meydana gelen stres miktar1 da

artmaktadir.

Yapilan analizlerde kortikal kemikte olugan stresler implant tipi ve abutment
tipi standart kabul edilerek sadece kemik tipine gore siniflandirilarak incelendiginde;
en az stresin dikey yonlii kuvvetlerde oldugu ve bu kuvvetin yatay kuvvete dogru

giderek arttig1 goriilmiistiir. Bu streslere her gurup iginde bakildiginda, kortikal
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kemikteki stres miktarinin kemik tipine gore dagiliminin D1 kemikten D4 kemige
kadar arttigi ve bu artiginda istatistiksel olarak anlamlilik ifade ettigi goriilmistiir.
Biitiin kuvvetlerde en fazla stres D4 kemikte goriiliirken, en az stres ise D1 kemikte
meydana gelmistir. Literatiirde de en sert kemik olarak gecen D1 kemikte en az stres
olusumu goriiliirken en yumusak olarak bilinen D4 kemikte ise en fazla stres olusumu
meydana gelmistir (Misch 2005). Sevimay ve ark. (2005) yaptiklar1 ¢alismada
streslerin D3 ve D4 kemikte daha fazla biriktigini gérmislerdir. Literatiirde ve
calismamizda da oldugu gibi meydana gelen stresler D4 kemik iizerinde D1 kemige
gore daha fazla birikim gostermistir bunun nedeni; gelen kuvvetin karsilanmasinda
implant ve kemik tinitelerinde meydana gelen stresin en iyi sekilde karsilanabilmesi
icin iinitenin her bir elemaninin da strese kars1 koyabilecek yapida olmasi beklenir.
Bizim 6rneklerimizde de en fazla kortikal kalinlig1 olan D1 kemik gelen kuvvetleri
daha iyi karsilamig ve daha homojen dagilmasini saglamistir. Ayrica en az kortikal
kemigi olan ve en yumusak olarak dizayn edilen D4 kemik ise gelen stresleri iyi bir
sekilde karsilayamamis ve bu yiizdende homojen bir sekilde dagitamamistir, bu durum
streslerin D4 kemikte D1 kemige gore daha fazla yogunlasmasina ve dolayisiyla da
modellerde ortalama 3 kat daha fazla stresin okunmasina neden olmustur. Spongioz
kemikte durum kortikal kemik ile aym1 bulunmustur. En fazla stresler D4 kemikte
goriiliirken en az streslerin ise D1 kemikte oldugu ve kemikler arasindaki farkin
istatistiksel olarak anlamli oldugu goriilmiistiir. Modellere bakildiginda en fazla
spongioz kemik hacminin D4 kemikte, en az hacmin ise DI kemikte oldugu
goriilmektedir. Spongioz kemikteki hacim ve stres arasindaki ters oranti bize aslinda
spongioz kemigin stresi karsilamada kortikal kemik kadar basarili olmadigini ve stres

dagitiminda kortikal kemik kalinliginin ne denli 6nemli oldugunu gostermektedir.

Kortikal kemikte olusan stresleri kemik tiirii ve abutment tiriinii dikkate
almadan sadece implantlara gore siniflandirdigimizda biitiin kuvvetlerde en fazla stresi
olusturan implantin basamakli implant oldugu, en az stresin ise silindirik implantta
oldugu; kuvvetin acilanmasindaki artis ile birlikte streslerinde orantili bir sekilde
arttigl ancak bunun istatistiksel olarak bir anlamlilik ifade etmedigi goriilmiistiir.
Aslinda literatiirde implant gévde dizaynlarini karsilastiran ¢ok c¢alisma olmamasina
ragmen olan ¢aligmalarda 2D sonlu elemanlar analizi oldugundan giivenilirlikleri tam

degildir. Bu ¢alismalarin bazilarinda basamakli implant daha iyi bulunurken (Geng ve
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ark. 2004) bazilarinda ise silindirik implantlar daha iyi bulunmustur (Holmgren ve ark.
1998). Bizim ¢alismamizda ise basamakli implantlar kortikal kemikte en kotii
performansi sergilerken silindirik implantlar ise en iyi performansi sergilemistir bunun
sebebi ise implantin kuvveti iy1 bir sekilde dagitabilmesi veya bagka bir degis ile
kuvvetleri spongioz kemige daha iyi iletebilmesine dayanmaktadir. Bu durumu
degerlendirmek i¢in modellerimizde spongioz kemikteki stres dagilimina; kemik tiirti
ve abutment tiiriinii dikkate almadan sadece implantlara gore yapilan siniflandirma ile
bakildiginda ortaya ¢ikan durum daha iyi anlasilmaktadir. Spongioz kemikte de
kuvvetlerin ¢ogu arasinda istatistiksel bir anlamlilik olmamasma karsin, kortikal
kemigin aksine spongioz kemikte en fazla strese neden olan implant silindirik implant
olurken en az streslere neden olan implant ise basamakli implant olmustur. Kuvvetin
acilanmasindaki artis ile birlikte de kortikal kemikte oldugu gibi streslerde orantili bir
artis gorliilmiistiir. Bu sonuglarda da goriilecegi gibi implantlar iizerine gelen stresleri
bir sekilde kemiklere aktarmaktadir ancak silindirik implant gibi bazi dizaynlar1 bu
kuvveti apikale kadar yonlendirerek streslerin spongioz kemikte olusmasina neden
olurken, basamakli implant gibi dizaynlar ise lizerine gelen kuvveti apikale veya
spongioz kemige kadar iletmek yerine kortikal kemikte yogunlagsmasina neden
olmaktadir. Spongiéz kemigin daha i1yi kanlanmasi, rejenerasyon kabiliyeti ve
etrafinda destek kortikal kemigin bulunmasindan dolay: streslerin meydana getirdigi
harabiyete kortikal kemikten daha iyi dayanabilir (Gartner ve Hiatt 2011). Bu durumda
bizim i¢in avantajli olan implant dizayni kortikal kemikte en az stresi olusturan
silindirik implant olmaktadir. Basar1 sirasinda agili implant ise basamakli implanttan
daha basarilt bulunmustur. Elde edilen sonuglarin istatistiksel olarak bir anlamlilik
ifade etmemesine karsin tiim kuvvetlerde ayni yonde ¢ikmasinin nedeni ise sonlu
elemanlar analizi ile elde edilen verilerin anlamlilik derecesine ulasacak kadar fazla

olmamasi1 veya Ornek sayisinin az olmasi ile agiklanabilir.

Streslerin dagiliminda kemik tipini ve implant tipini benzer kabul ederek
abutment tiirline gore kortikal kemikte olusan stresleri inceledigimizde ise diiz
platformlu abutmentin kortikal kemikte platform switching abutmenta gdre daha
basarili oldugu ve bununda kuvvetlerin bir¢ogunda istatistiksel olarak anlamlilik
gosterdigi goriilmistiir. Spongioz kemikte ise durum kortikal kemigin aksine diiz
platformlu abutmentlarda stres daha az goriiliirken platform switching abutmentlarda
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stresler daha fazla goriilmiistiir. Literatiirde bunu ile ilgili fazla ¢alisma olmasa da
mevcut sonlu elemanlar analizlerindeki bulgular calismamiz ile benzerlik gostermistir
(Cimen ve Yengin 2012, Vargas ve ark. 2013a). Kisacasi platform switching abutment
kullanimi implant kemik ara yiiziindeki stresin kortikal kemikten spongioz kemige
aktarilmasini saglamaktadir bu durum yapilan uzun doénemli klinik takiplerdeki
platform switching abutmentlarin basarili sonuglarini1 da (Vigolo ve Givani 2009)

acgiklamaktadir.

Implantlarin  {izerinde meydana gelen streslere bakildiginda streslerin
kuvvetlerin acilanmasi ile birlikte istatistiksel olarak anlamli derecede arttigi, yatay
kuvvetlerde olusan streslerin, dikey kuvvetlerde olusan streslerden 9 kat daha fazla

oldugu goriilmiistiir.

Implantlarin iizerinde olusan streslerin kemik tiiriine gore dagilimina
bakildiginda streslerin kuvvetlerin agilanmasi ile birlikte anlamli derecede arttigi
goriiliirken; kuvvetler icindeki streslerin kemiklere gore dagilimina baktigimizda ise
biitiin kuvvetlerde en fazla stresin olustugu implantlarin D4 kemikteki implantlarda;
en az streslerin ise D1 kemikteki implantlarda oldugu goriilmiistiir. Fakat meydana
gelen streslerde kemikler arasinda istatistiksel olarak herhangi bir anlamli fark
bulunamamuistir. implant tipinin kemik {izerinde olusan streslerde anlamli farklilik
olustursa da; alveolar kemiklerdeki yogunluk farkliliklarinin implantlarin {izerinde
olusan streslere anlamli derecede bir etkisi ulunmamistir. Bunu sebebi alveolar
kemigin en yogun olan kismi olan kortikal kemigin young modiiliiniin 13000 iken
implantin young modiiliiniin neredeyse ondan 10 kat daha fazla olmasindan dolay:

kemiklerin implantlar tizerinde olusturdugu stres anlamsiz bulunmustur.

Implantlarin iizerinde olusan streslerin implant tiiriine gére dagilimma
bakildiginda streslerin kuvvetlerin agilanmasi ile birlikte anlamli derecede arttigi
goriiliirken; kuvvetler igindeki streslerin implantlara gore dagilimina baktigimizda ise
biitiin kuvvetlerde en fazla stresin olustugu implantlarin silindirik implantlarin oldugu
en az stresin ise acgili implantlarda oldu goriilmiistiir. Implantlar {izerine olusan
streslerin, ilk bakista yiizey alani fazla olan implantlarda daha az ¢ikacag: diistiniilse
de, implantlarin yilizey alani ne biiyiidiikge kemik ile olan temas alani artacagindan,

kemige iletilen stres ve implant yiizeyinde kemige iletilen strese kars1 meydana gelen
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zit yonlii olusan stres de artacaktir. Ayrica geometrik formundan dolay1 silindirik
implantlar streslerin kendi i¢inde daha fazla yogunlagsmasina neden olmaktadir. Baska
bir degis ile apikale yonelen kuvvet apikal dogrultuda basamakli ve a¢ili implantlarda
kemik ile desteklenmesine ragmen silindirik implantlarda kronal yonde etkileyen
kuvvetler kemik destegi ile ancak apikalde karsilagsmaktadir bu durumda kemik
destegine kadar streslerin implantlarin {izerinde kalmasina ve bdylece olusan stresin
bu implantlara daha yiliksek c¢ikmasina neden olmaktadir. Literatiirde silindirik
implantlardaki stresin basamakli implantlardan daha fazla oldugu goriilmiistiir

(Holmgren ve ark. 1998).

Implantlarin iizerinde olusan streslerin abutment tiiriine goére dagilimina
bakildiginda streslerin kuvvetlerin agilanmasi ile birlikte anlamli derecede arttigi
goriilirken; kuvvetler icindeki streslerin abutment tiiriine gore dagilimina
baktigimizda ise biitin kuvvetlerde platform switching abutmentlarm, diiz
abutmentlara gore implantlar {izerinde daha fazla stres olusumuna neden oldugu
goriilmiistiir. Kemikler tizerindeki stres dagilimina bakildiginda, platform switching
abutmentlarin stresi kortikal kemige degil, spongioz kemigi dagitmasindan da
anlagilacagi gibi platform switching abutmentlar kuvveti implantin apikaline dogru
yonlendirmekte ve buda platform switching abutmenta sahip implantlarda daha ytiksek

¢ikmasina neden olmaktadir.

Implant vidalarinin iizerinde olusan streslere bakildiginda ise streslerin
kuvvetin acilanmasi ile birlikte anlamli derecede artis gosterdigi goriiliirken kuvvetler
icindeki implant vidalar1 arasinda kemigin tiirline veya implantin tiiriine gore herhangi

bir farkliligin olmadig1 goriilmektedir.

Implant vidalarinin da abutment tiiriine gore olusan streslere bakildiginda ise
platform switching abutmentin implant vidalarinda anlamli derecede daha fazla stres
olusturdugu goriilmiistir bu durum platform switching abutmentlarin kuvveti
implantin merkezine yonlendirmesinden kaynaklanmaktadir ve diger bulgular ile de
uyumludur. Platform switching abutmentlar iizerlerine gelen kuvvetleri implantin
merkezine iletirken implant {izerinde daha fazla stres olusumuna neden oldugu gibi

implant vidalari tizerinde de daha fazla stres olusturmaktadir.
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SONUCLAR

. Kemikler tizerinde olusan streslerin karsilanmasinda; kortikal kemik spongioz

kemikten daha fazla rol iistlenmektedir ve kortikal kemigin kalinlig1 meydana
gelen stresin esit bir sekilde dagitilabilmesi agisindan olduk¢a Onemlidir.
Kortikal kemik kalinlig1 daha fazla olan D1 kemik iizeninde olusan streslerin
D4 kemik iizerinde olusan streslerden daha az oldugu goriilmektedir.
Spongioz kemiklerde meydana gelen stresler ise spongioz kemigi destekleyen
kortikal kemigin kalinlig1 ile iligkilidir. Kortikal destegi en az olan D4 kemigin
spongiozunda biriken stres en fazla kortikal destege sahip olan D1 kemikte
olusan streslerden daha fazladir.

Implantlarin gdvde yapilarina bakildiginda silindirik implantlarin  stresi
spongioz kemige daha ¢ok yonlendirdigi ve bu yiizden kortikal kemikte olusan
streslerin en aza inmesini sagladigi goriilmiistiir. Basamakli implantlarin ise
stresleri spongioz kemige iletmedeki basarisizligr streslerin kortikal kemikte
birikmesine ve istenmeyen bir durum olugmasina neden olmaktadir.
Implantlar iizerinde meydana gelen stresler ise kuvvetleri apikale yonlendiren
implant olan silindirik implantta daha fazla ¢ikarken apikale iletmede basarisiz

olan agili implantlarda en az ¢ikmustir.

. Abutmentlarda ise stresi implantin merkezine dogru yénlendiren abutmentlarin

platform switching abutmentlar oldugu, diiz abutmentlarin ise stresleri
implantlarin digina dogru yonlendirdigi goriilmektedir. Bu yiizden platform
switching abutmentlarda, diiz abutmentlara gore spongioz kemikte goriilen
stresler fazla iken kortikal kemikte goriilen stresler daha azdir. Ayni nedenden
dolayi platform switching abutmentlar implant ve implant vidalarinin {izerinde

de daha fazla stres olusmasina neden olmustur.

120



6 KAYNAKLAR

ADELL R, LEKHOLM U, ROCKLER B, BRANEMARK P-I. (1981) A 15-year study
of osseointegrated implants in the treatment of the edentulous jaw.
International journal of oral surgery,10,387-416.

AL-SUKHUN J, LINDQVIST C, HELENIUS M. (2007) Development of a three-
dimensional finite element model of a human mandible containing endosseous
dental implants. Il. Variables affecting the predictive behavior of a finite
element model of a human mandible. J Biomed Mater Res A,80,247-256.

ALBREKTSSON T, SENNERBY L. (1990) Direct bone anchorage of oral implants:
clinical and experimental considerations of the concept of osseointegration.
The International journal of prosthodontics,3,30-41.

ALBREKTSSON T, WENNERBERG A. (2004) Oral implant surfaces: Part 1--review
focusing on topographic and chemical properties of different surfaces and in
vivo responses to them. Int J Prosthodont,17,536-543.

ALLEN C. (1924) Curious observations on the teeth: The first known work on
dentistry Bale, London.

ANJARD R. (1981) Mayan dental wonders. J Oral Implantol,9,423-426.

ANUSAVICE KJ. (2003) Phillips' science of dental materials Elsevier Health
Sciences.

AOJ,LIT,LIUY,DING Y, WU G, HU K, KONG L. (2010) Optimal design of thread
height and width on an immediately loaded cylinder implant: A finite element
analysis. Computers in biology and medicine,40,681-686.

ASARO RJ, LUBARDA VA. (2006) Mechanics of solids and materials Cambridge
University Press, New York.

ASHMAN SG. (1993) Advanced osseointegration surgery: Applications in the
maxillofacial region. By Phillip Worthington, Per-ingvar Branemark,
Quintessence Publishing Co., Inc., Chicago, Illinois, 1992, 403 pp, $140.00.
Head & Neck,15,279-280.

ASVANUND P, MORGANO SM. (2011) Photoelastic stress analysis of external
versus internal implant-abutment connections. The Journal of prosthetic
dentistry,106,266-271.

ATMARAM GH, MOHAMMED H. (1983) Stress analysis of single-tooth implants.
I11. Effect of elastic modulus and thickness of pseudo periodontal ligament.
Implantologist,3,69-72.

AUSIELLO P, FRANCIOSA P, MARTORELLI M, WATTS DC. (2012) Effects of
thread features in osseo-integrated titanium implants using a statistics-based
finite element method. Dental Materials,28,919-927.

BAGGI L, CAPPELLONI I, DI GIROLAMO M, MACERI F, VAIRO G. (2008) The
influence of implant diameter and length on stress distribution of

121



osseointegrated implants related to crestal bone geometry: a three-dimensional
finite element analysis. J Prosthet Dent,100,422-431.

BARBIER L, SLOTEN JV, KRZESINSKI G, VAN DER PERRE ES. (1998) Finite
element analysis of non-axial versus axial loading of oral implants in the
mandible of the dog. Journal of oral rehabilitation,25,847-858.

BATHE K-J. (2006) Finite element procedures Klaus-Jurgen Bathe.

BEGG PR. (1956) Differential force in orthodontic treatment. American journal of
orthodontics,42,481-510.

BINON PP. (2000) Implants and components: entering the new millennium. Int J Oral
Maxillofac Implants,15,76-94.

BLOCK MS, DELGADO A, FONTENOT MG. (1990) The effect of diameter and
length of hydroxylapatite-coated dental implants on ultimate pullout force in
dog alveolar bone. J Oral Maxillofac Surg,48,174-178.

BOTHE R, BEATON L, DAVENPORT H. (1940) Reaction of bone to multiple
metallic implants. Suig Gynecol Obstet,598-602.

BRANEMARK PI. (1983) Osseointegration and its experimental background. J
Prosthet Dent,50,399-410.

BRANEMARK PI, HANSSON BO, ADELL R, BREINE U, LINDSTROM J,
HALLEN O, OHMAN A. (1977) Osseointegrated implants in the treatment of
the edentulous jaw. Experience from a 10-year period. Scand J Plast Reconstr
Surg Suppl,16,1-132.

BRANEMARK R, BRANEMARK P, RYDEVIK B, MYERS RR. (2001)
Osseointegration in skeletal reconstruction and rehabilitation: a review. Journal
of rehabilitation research and development,38,175-182.

BRAUN S, BANTLEON HP, HNAT WP, FREUDENTHALER JW, MARCOTTE
MR, JOHNSON BE. (1995) A study of bite force, part 1: Relationship to
various physical characteristics. Angle Orthod,65,367-372.

BROWN SA, LEMONS JE. (1996) Medical applications of titanium and its alloys:
the material and biological issues ASTM International.

BRUNSKI JB. (1988) Biomaterials and biomechanics in dental implant design.
International Journal of Oral & Maxillofacial Implants,3.

BUMGARDNER JD, BORING GJ, COOPER JR RC, GAO C,
GIVARUANGSAWAT S, GILBERT JA, MISCH CM, STEFLIK DE. (2000)
Preliminary evaluation of a new dental implant design in canine models.
Implant dentistry,9,252&hyhen.

BUSER D, SCHENK RK, STEINEMANN S, FIORELLINI JP, FOX CH, STICH H.
(1991) Influence of surface characteristics on bone integration of titanium
implants. A histomorphometric study in miniature pigs. Journal of Biomedical
Materials Research,25,889-902.

CANAY S, HERSEK N, AKPINAR I, ASIK Z. (1996) Comparison of stress
distribution around vertical and angled implants with finite-element analysis.
Quintessence international,27.

CAPUTO AA, WYLIE RS. (2006) Role of Biomechanics in Periodontal Therapy.

CARR AB, LANEY WR. (1987) Maximum occlusal force levels in patients with
osseointegrated oral implant prostheses and patients with complete dentures.
Int J Oral Maxillofac Implants,2,101-108.

122



CARR AB, BEALS DW, LARSEN PE. (1997) Reverse-Torque Failure of Screw-
Shaped Implants in Baboons After 6 Months of Healing. International Journal
of Oral & Maxillofacial Implants,12,1-10.

CASTELLANI R, DE RUNTER A, RENGGLI H, JANSEN J. (1999) Response of rat
bone marrow cells to differently roughened titanium discs. Clin Oral Implants
Res,10,369-378.

CHANG JZ-C, CHEN Y-J, TUNG Y-Y, CHIANG Y-Y, LAl EH-H, CHEN W-P, LIN
C-P. (2012) Effects of thread depth, taper shape, and taper length on the
mechanical properties of mini-implants. American Journal of Orthodontics and
Dentofacial Orthopedics,141,279-288.

CHEN J, ESTERLE M, ROBERTS WE. (1999) Mechanical response to functional
loading around the threads of retromolar endosseous implants utilized for
orthodontic anchorage: coordinated histomorphometric and finite element
analysis. Int J Oral Maxillofac Implants,14,282-289.

CHEUNG YK, YEO MF. (1979) A practical introduction to finite element analysis
Pitman, London.

CHOU H-Y, MUFTU S, BOZKAYA D. (2010) Combined effects of implant insertion
depth and alveolar bone quality on periimplant bone strain induced by a wide-
diameter, short implant and a narrow-diameter, long implant. The Journal of
Prosthetic Dentistry,104,293-300.

CHU PK, CHEN JY, WANG LP, HUANG N. (2002) Plasma-surface modification of
biomaterials. Materials Science and Engineering: R: Reports,36,143-206.

CHUN HJ, CHEONG SY, HAN JH, HEO SJ, CHUNG JP, RHYU IC, CHOI YC,
BAIK HK, KU Y, KIM MH. (2002) Evaluation of design parameters of
osseointegrated dental implants using finite element analysis. J Oral
Rehabil,29,565-574.

CIMEN H, YENGIN E. (2012) Analyzing the effects of the platform-switching
procedure on stresses in the bone and implant-abutment complex by 3-
dimensional fem analysis. J Oral Implantol,38,21-26.

CLELLAND NL, ISMAIL YH, ZAKI HS, PIPKO D. (1991) Three-dimensional finite
element stress analysis in and around the Screw-Vent implant. Int J Oral
Maxillofac Implants,6,391-398.

COCHRAN DL, BUSER D, TEN BRUGGENKATE CM, WEINGART D, TAYLOR
TM, BERNARD JP, PETERS F, SIMPSON JP. (2002) The use of reduced
healing times on ITI implants with a sandblasted and acid-etched (SLA)
surface: early results from clinical trials on ITI SLA implants. Clin Oral
Implants Res,13,144-153.

COELHO PG, CARDAROPOLI G, SUZUKI M, LEMONS JE. (2009) Early healing
of nanothickness bioceramic coatings on dental implants. An experimental
study in dogs. Journal of Biomedical Materials Research Part B: Applied
Biomaterials,88B,387-393.

COOK RD. (1994) Finite element modeling for stress analysis John Wiley & Sons,
Inc.

CRAIG RG, POWERS JM. (2002) Restorative dental materials. 11th ed. Mosby, St.
Louis.

CRANIN AN. (1990) Oral implantology. Glossary of implant terms. J Oral
Implantol,16,57-63.

123



CINAR D. (2007) ki farkli kemik tipinde kron/implant oranindaki degisikligin
stres olusumuna etkisinin ii¢ boyutlu sonlu elemanlar stres analizi ile
degerlendirilmesi, Protetik Dis Tedavisi, Baskent Universitesi, Ankara.

DALKi1Z M. (2010) Pratik Dishekimligi implantolojisi Vestiyer Yaym Grubu.

DEPORTER DA, WATSON PA, PILLIAR RM, PHAROAH M, SMITH DC,
CHIPMAN M, LOCKER D, RYDALL A. (1996) A Prospective Clinical Study
in Humans of an Endosseous Dental Implant Partially Covered With a Powder-
Sintered Porous Coating: 3- to 4-Year Results. International Journal of Oral &
Maxillofacial Implants,11,87-95.

DOUGLASS GL, MERIN RL. (2002) The immediate dental implant. Journal of the
California Dental Association,30,362-365, 368-374.

ENKLING N, JOHREN P, KLIMBERG V, BAYER S, MERICSKE-STERN R,
JEPSEN S. (2011) Effect of platform switching on peri-implant bone levels: a
randomized clinical trial. Clin Oral Implants Res,22,1185-1192.

ERASLAN O. (2004) Farkli okluzyon tiplerinin temporomandibuler eklem iizerinde
olusturduklar1 fonksiyonel streslerin sonlu elemanlar stres analiz yontemi ile
incelenmesi, Selcuk Universitesi Saglik Bilimleri Enstitiisii, Doktora Tezi,
Konya.

ERTURK T. (2008) Anterior Dislerin Mikroimplant Destegi Ile intriize Edilerek
Retrakte Edilmesi Sirasinda Meydana Gelen Degisikliklerin Sonlu Elemanlar
Analizi Ile Incelenmesi, Istanbul Universitesi Saghk Bilimleri Enstitiisii,
Doktora Tezi, Istanbul.

ESER A, TONUK E, AKCA K, DARD MM, CEHRELI MC. (2013) Predicting bone
remodeling around tissue- and bone-level dental implants used in reduced bone
width. J Biomech,46,2250-2257.

ESKITASC1OGLU G, YURDUKORU B. (1995) Dis Hekimliginde Sonlu Elemanlar
Stres Analiz Yontemi. A. U. Dis Hek. Fak. Derg.,201-205.

FERRAZ CC, ANCHIETA RB, DE ALMEIDA EO, FREITAS AC, JR., FERRAZ
FC, MACHADO LS, ROCHA EP. (2012) Influence of microthreads and
platform switching on stress distribution in bone using angled abutments. J
Prosthodont Res,56,256-263.

FRANKLIN FE. (1998) Stress Analysis, in: M. Kutz (Ed.), Mechanical Engineers'
Handbook, Wiley, New York. pp. xxiii, 2352 p.

FREITAS-JUNIOR AC, ROCHA EP, BONFANTE EA, ALMEIDA EO, ANCHIETA
RB, MARTINI AP, ASSUNCAO WG, SILVA NR, COELHO PG. (2012)
Biomechanical evaluation of internal and external hexagon platform switched
implant-abutment connections: An in vitro laboratory and three-dimensional
finite element analysis. Dent Mater,28,e218-228.

FROST HM. (1987) Bone “mass” and the “mechanostat”: A proposal. The Anatomical
Record,219,1-9.

FROST HM. (2004) A 2003 update of bone physiology and Wolff's Law for clinicians.
The Angle Orthodontist,74,3-15.

GARTNER LP, HIATT JL. (2011) Histologia basica + StudentConsult Elsevier
Health Sciences Spain.

GENG J-P, TAN KB, LIU G-R. (2001a) Application of finite element analysis in
implant dentistry: a review of the literature. The Journal of prosthetic
dentistry,85,585-598.

124



GENG JP, TAN KB, LIU GR. (2001b) Application of finite element analysis in
implant dentistry: a review of the literature. J Prosthet Dent,85,585-598.

GENG JP, XU W, TAN KBC, LIU GR. (2004) Finite Element Analysis of an
Osseointegrated Stepped Screw Dental Implant. Journal of Oral
Implantology,30,223-233.

GEORGIOPOULOS B, KALIORAS K, PROVATIDIS C, MANDA M, KOIDIS P.
(2007) The effects of implant length and diameter prior to and after
osseointegration: a 2-D finite element analysis. J Oral Implantol,33,243-256.

GIBBS CH, MAHAN PE, MAUDERLI A, LUNDEEN HC, WALSH EK. (1986)
Limits of human bite strength. J Prosthet Dent,56,226-229.

GORE E. (2010) Bruksizmiolan hastalarda implant iistii sabit protezler icin farkli
okliizyon tiplerinin implant basarisina etkisinin sonlu elemanlar analizi
yontemi ile degerlendirilmesi, Protetik Dis Tedavisi ABD / Cene Yiiz
Protezleri Bilim Dal1, Istanbul Universitesi, Istanbul. pp. 210.

GRAF H. (1969) Bruxism. Dent Clin North Am,13,659-665.

GREENFIELD EJ. (1913) Implantation of artificial crown and bridge abutments.
1913. Compend Contin Educ Dent,29,232-237.

GUMUS HO. (2007a) Ug farkli dental implant yiv tasarimimin ve iki farkli dental
implant capinin degisik yogunluktaki kemik {izerinde olusturduklari streslerin
tic boyutlu sonlu elemanlar stres analizi yontemi ile karsilastirilmasi, Protez
Anabilim Dali, Hacettepe Universitesi, Ankara.

GUMUS HO. (2007b) Ug Farkli Dental implant Yiv Tasariminin ve Iki Farkli Dental
Implant Capmin Degisik Yogunluktaki Kemik Uzerinde Olusturduklar:
Gerilmelerin Ug¢ Boyutlu Sonlu Elemanlar Gerilme Analiz Yontemi Ile
Karsilastirilmasi, Hacettepe Universitesi Saghik Bilimleri Enstitiisii, Doktora
Tezi, Ankara.

HAGI D, DEPORTER DA, PILLIAR RM, ARENOVICH T. (2004) A targeted review
of study outcomes with short (< or = 7 mm) endosseous dental implants placed
in partially edentulous patients. J Periodontol,75,798-804.

HARRIS AF, BEEVERS A. (1999) The effects of grit-blasting on surface properties
for adhesion. International Journal of Adhesion and Adhesives,19,445-452.

HECKMANN SM, LINKE JJ, GRAEF F, FOITZIK C, WICHMANN MG, WEBER
HP. (2006) Stress and inflammation as a detrimental combination for peri-
implant bone loss. J Dent Res,85,711-716.

HENCH LL, WILSON J. (1993) An introduction to bioceramics World Scientific.

HENCH LL, POLAK JM. (2002) Third-generation biomedical materials. Science
Signaling,295,1014.

HERMANN F, LERNER H, PALTI A. (2007) Factors Influencing the Preservation of
the  Periimplant  Marginal Bone. Implant  Dentistry,16,165-175
110.1097/1D.1090b1013e318065aa318081.

HIMMLOVA L, DOSTALOVA T, KACOVSKY A, KONVICKOVA S. (2004)
Influence of implant length and diameter on stress distribution: a finite element
analysis. J Prosthet Dent,91,20-25.

HOLMGREN EP, SECKINGER RJ, KILGREN LM, MANTE F. (1998) Evaluating
Parameters of Osseointegrated Dental Implants Using Finite Element
Analysisl]A Two-Dimensional Comparative Study Examining the Effects of
Implant Diameter, Implant Shape, and Load Direction. Journal of Oral
Implantology,24,80-88.

125



HOLZAPFEL GA, OGDEN RW, SPRINGERLINK (ONLINE SERVICE). (2006)
Mechanics of biological tissue Springer, Berlin ; New York.

HRUSKA AR. (1987) Intraoral welding of pure titanium. Quintessence Int,18,683-
688.

HUGHES TJR. (1987) The Finite Element Method. New Jersey:Prentice-Hall.

IBRAHIM MM, THULASINGAM C, NASSER K, BALAJI V, RAJAKUMAR M,
RUPKUMAR P. (2011) Evaluation of Design Parameters of Dental Implant
Shape, Diameter and Length on Stress Distribution: A Finite Element Analysis.
The Journal of Indian Prosthodontic Society,11,165-171.

ICHIKAWA T, KANITANI H, WIGIANTO R, KAWAMOTO N, MATSUMOTO N.
(1997) Influence of bone quality on the stress distribution. Clinical Oral
Implants Research,8,18-22.

INAN M. (1988) Cisimlerin Mukavemeti 6 ed. Istanbul: ITU Vakfi.

KAMITAKAHARA M, OHTSUKI C, MIYAZAKI T. (2008) Review paper: behavior
of ceramic biomaterials derived from tricalcium phosphate in physiological
condition. J Biomater Appl,23,197-212.

KARATAS MO. (2006) Dislerini sikan bir hastanin temporomandibular eklemine
gelen kuvvetlerin okliizal splint varken ve yokken {i¢ boyutlu sonlu elemanlar
analiz yontemiyle incelenmesi, Protez Anabilimdali, Istanbul Universitesi,
Istanbul. pp. 114.

KATRANJI A, MISCH K, WANG H-L. (2007) Cortical bone thickness in dentate and
edentulous human cadavers. Journal of periodontology,78,874-878.

KEYAK JH, FOURKAS MG, MEAGHER JM, SKINNER HB. (1993) Validation of
an automated method of three-dimensional finite element modelling of bone.
Journal of Biomedical Engineering,15,505-509.

KHURANA P, SHARMA A, SODHI KK. (2013) Influence of Fine Threads and
Platform-Switching on Crestal Bone Stress Around Implant-A Three-
Dimensional Finite Element Analysis. Journal of Oral Implantology,39,697-
703.

KIESWETTER K, SCHWARTZ Z, DEAN D, BOYAN B. (1996) The role of implant
surface characteristics in the healing of bone. Critical Reviews in Oral Biology
& Medicine,7,329-345.

KITSUGI T, NAKAMURA T, OKA M, SENAHA'Y, GOTO T, SHIBUYA T. (1996)
Bone-bonding behavior of plasma-sprayed coatings of BioglassR, AW-glass
ceramic, and tricalcium phosphate on titanium alloy. Journal of biomedical
materials research,30,261-269.

KLOKKEVOLD PR, NISHIMURA RD, ADACHI M, CAPUTO A. (1997)
Osseointegration enhanced by chemical etching of the titanium surface. A
torque removal study in the rabbit. Clinical Oral Implants Research,8,442-447.

KNUDSON D. (2007) Fundamentals of biomechanics Springer.

KONG L, HU K, LI D, SONG Y, YANG J, WU Z, LIU B. (2008a) Evaluation of the
cylinder implant thread height and width: a 3-dimensional finite element
analysis. Int J Oral Maxillofac Implants,23,65-74.

KONG L, HU K, LI D, SONG Y, YANG J, WU Z, LIU B. (2008b) Evaluation of the
cylinder implant thread height and width: a 3-dimensional finite element
analysis. International Journal of Oral & Maxillofacial Implants,23.

126



KOTSOVILIS S, FOURMOUSIS |, KAROUSSIS IK, BAMIA C. (2009) A
systematic review and meta-analysis on the effect of implant length on the
survival of rough-surface dental implants. J Periodontol,80,1700-1718.

LACEFIELD WR. (1998) Current Status of Ceramic Coatings for Dental Implants.
Implant Dentistry,7,315-322.

LANGER B, LANGER L, HERRMANN I, JORNEUS L. (1993) The wide fixture: a
solution for special bone situations and a rescue for the compromised implant.
Part 1. Int J Oral Maxillofac Implants,8,400-408.

LAUTENSCHLAGER EP, MONAGHAN P. (1993) Titanium and titanium alloys as
dental materials. International dental journal,43,245.

LE GUEHENNEC L, SOUEIDAN A, LAYROLLE P, AMOURIQ Y. (2007) Surface
treatments of titanium dental implants for rapid osseointegration. Dental
Materials,23,844-854.

LEDLEY RS, HUANG HK. (1968) Linear model of tooth displacement by applied
forces. J Dent Res,47,427-432.

LEE JH, FRIAS V, LEE KW, WRIGHT RF. (2005) Effect of implant size and shape
on implant success rates: a literature review. J Prosthet Dent,94,377-381.

LEKHOLM U, VAN STEENBERGHE D, HERRMANN I, BOLENDER C,
FOLMER T, GUNNE J, HENRY P, HIGUCHI K, LANEY WR, LINDEN U.
(1994) Osseointegrated Implants in the Treatment of Partially Edentulous
Jaws: A Prospective 5-Year Multicenter Study. International Journal of Oral &
Maxillofacial Implants,9,627-635.

LEMONS JE. (2004) Biomaterials, biomechanics, tissue healing, and immediate-
function dental implants. Journal of Oral Implantology,30,318-324.

LI T, HU K, CHENG L, DING Y, DING Y, SHAO J, KONG L. (2011) Optimum
selection of the dental implant diameter and length in the posterior mandible
with poor bone quality — A 3D finite element analysis. Applied Mathematical
Modelling,35,446-456.

LINKOW LI, CHERCHEVE R. (1970) Theories and techniques of oral implantology
C. V. Mosby Co., Saint Louis,.

LUM L, OSIER J. (1991) Load transfer from endosteal implants to supporting bone:
an analysis using statics. Part one: Horizontal loading. The Journal of oral
implantology,18,343-348.

MAMMADZADA S. (2009) Implant dizaynmin kemikteki stres dagilimina etkisinin
sonlu elemanlar analizi ile degerlendirilmesi, Protez Anabilim dali, Ege
Universitesi, Izmir.

MARGHITU DB. (2001) Mechanical engineer's handbook Academic Press, San
Diego.

MCCABE JF. (1999) Dishekimligi Maddeler Bilgisi (¢eviren M. Nayir) I.U. Basimevi
ve Film Merkezi, Istanbul.

MEEK J. (1996) A brief history of the beginning of the finite element method.
International journal for numerical methods in engineering,39,3761-3774.

MEFFERT RM, LANGER B, FRITZ ME. (1992) Dental implants: a review. J
Periodontol,63,859-870.

MEIER HJA, STARMANS FJM, BOSMAN F, STEEN WHA. (1993) A comparison
of three finite element models of an edentulous mandible provided with
implants. Journal of Oral Rehabilitation,20,147-157.

127



MENDONCA G, MENDONCA DBS, ARAGAO FIL, COOPER LF. (2008)
Advancing dental implant surface technology — From micron- to
nanotopography. Biomaterials,29,3822-3835.

MERICSKE-STERN R, ZARB GA. (1996) In vivo measurements of some functional
aspects with mandibular fixed prostheses supported by implants. Clin Oral
Implants Res,7,153-161.

MERZ BR, HUNENBART S, BELSER UC. (2000) Mechanics of the implant-
abutment connection: an 8-degree taper compared to a butt joint connection.
Int J Oral Maxillofac Implants,15,519-526.

MISCH C, BIDEZ M. (1994) Implant-protected occlusion: a biomechanical rationale.
Compendium (Newtown, Pa.),15,1330, 1332, 1334 passim; quiz 1344-1330,
1332, 1334 passim; quiz 1344.

MISCH CE. (2005) Dental implant prosthetics Elsevier Mosby.

MISCH CE. (2007) Contemporary implant dentistry Elsevier Mosby.

MISCH CE, MISCH CM. (1992) Generic terminology for endosseous implant
prosthodontics. The Journal of Prosthetic Dentistry,68,809-812.

MOAVENI S. (2003) Finite Element Analysis: Theory and Application with Ansys.
New Jersey: Prentice Hall.

NASSER S, POGGIE RA. (2004) Revision and salvage patellar arthroplasty using a
porous tantalum implant. The Journal of arthroplasty,19,562-572.

NEVINS M, NEVINS ML, CAMELO M, BOYESEN JL, KIM DM. (2008) Human
Histologic Evidence of a Connective Tissue Attachment to a Dental Implant.
International Journal of Periodontics & Restorative Dentistry,28,110-121.

NEWMAN MG, TAKEI H, KLOKKEVOLD PR, CARRANZA FA. (2011)
Carranza's clinical periodontology Elsevier health sciences.

NICHOLSON DW. (2008) Finite element analysis : thermomechanics of solids. 2nd
ed. CRC Press, Boca Raton.

NIINOMI M. (2002) Recent metallic materials for biomedical applications.
Metallurgical and Materials Transactions A,33,477-486.

NIINOMI M. (2003) Fatigue performance and cyto-toxicity of low rigidity titanium
alloy, Ti-29Nb-13Ta—-4.6Zr. Biomaterials,24,2673-2683.

O'BRIEN WJ. (2008) Dental materials and their selection. 4th ed. Quintessence Pub.
Co., Hanover Park, IL.

OCHIAI KT, WILLIAMS BH, HOJO S, NISHIMURA R, CAPUTO AA. (2004)
Photoelastic analysis of the effect of palatal support on various implant-
supported overdenture designs. The Journal of Prosthetic Dentistry,91,421-
427.

ORENSTEIN IH, SYNAN WJ, TRUHLAR RS, MORRIS HF, OCHI S. (1994) BONE
QUALITY IN PATIENTS RECEIVING ENDOSSEOUS DENTAL
IMPLANTS: DICRG INTERIM REPORT No. 1. Implant Dentistry,3,90-96.

OUTWATER C, VAN HAMERSVELD E. (1974) Guide to practical holography
Pentangle Press.

OWEN DRJ, HINTON E. (1980) A simple guide to finite elements Pineridge Press,
Swansea Wales.

OZCELIK E. (2010) Farkli implant atasman sistemlerinin kemik iizerine etkisinin
sonlu elemanlar analizi yoluyla incelenmesi, Protetik Dis Tedavisi Anabilim
Dali, istanbul Universitesi, Istanbul Universitesi Dishekimligi Fakiiltesi. pp.
137.

128



OZGOVE NO. (2003) Rezeksiyonlu dissiz iist ¢enede implant {istii protez
planlamalarinin ii¢ boyutlu sonlu elemanlar stress analizi metoduyla
incelenmesi, Protetik Dis Tedavisi Anabilim Dali, Istanbul Universitesi, Saglik
Bilimleri Enstitiisii.

PARR GR, GARDNER LK, TOTH RW. (1985) Titanium: the mystery metal of
implant dentistry. Dental materials aspects. J Prosthet Dent,54,410-414.
PEKSEN C, DOGAN A. (2011) implant dayanimi. Tiirk Ortopedi ve Travmatoloji

Birligi Dernegi,10,122-128.

PELLIZZER EP, VERRI FR, DE MORAES SLD, FALCON-ANTENUCCI RM, DE
CARVALHO PSP, NORITOMI PY. (2011a) Influence of the Implant
Diameter With Different Sizes of Hexagon: Analysis by 3-Dimensional Finite
Element Method. Journal of Oral Implantology,39,425-431.

PELLIZZER EP, CARLI RI, FALCON-ANTENUCCI RM, VERRI FR, GOIATO
MC, VILLA LMR. (2011b) Photoelastic analysis of stress distribution with
different implant systems. Journal of Oral Implantology.

PIATTELLI A, SCARANO A, PIATTELLI M, VAIA E, MATARASSO S. (1999) A
microscopical evaluation of 24 retrieved failed hollow implants.
Biomaterials,20,485-489.

PICKOVER C. (2008) Archimedes to Hawking: laws of science and the great minds
behind them Oxford University Press.

PILLIAR R, DEPORTER D, WATSON P, VALIQUETTE N. (1991) Dental implant
design—effect on bone remodeling. Journal of biomedical materials
research,25,467-483.

PROVATIDIS CG. (2000) A comparative FEM-study of tooth mobility using
isotropic and anisotropic models of the periodontal ligament. Finite Element
Method. Med Eng Phys,22,359-370.

QUIRYNEN M, NAERT I, VAN STEENBERGHE D. (1992) Fixture design and
overload influence marginal bone loss and fixture success in the Branemark
system. Clin Oral Implants Res,3,104-111.

RENOUARD F, NISAND D. (2006) Impact of implant length and diameter on
survival rates. Clinical Oral Implants Research,17,35-51.

RIEGER M, MAYBERRY M, BROSE M. (1990) Finite element analysis of six
endosseous implants. The Journal of prosthetic dentistry,63,671-676.

RIEGER M, ADAMS W, KINZEL G, BROSE M. (1989a) Alternative materials for
three endosseous implants. The Journal of Prosthetic Dentistry,61,717-722.

RIEGER MR, FAREED K, ADAMS WK, TANQUIST RA. (1989b) Bone stress
distribution for three endosseous implants. J Prosthet Dent,61,223-228.

ROBERTS WE. (1999) Bone dynamics of osseointegration, ankylosis, and tooth
movement. Journal (Indiana Dental Association),78,24-32.

SAKAGUCHI RL, VERSLUIS A, DOUGLAS WH. (1997) Analysis of strain gage
method for measurement of post-gel shrinkage in resin composites. Dental
Materials,13,233-239.

SANDALL: P. (2000) Oral Implantoloji. Erler Matbaacilik, Galatasaray-Istanbul,13.

SAUBERLICH S, KLEE D, RICHTER EJ, HOCKER H, SPIEKERMANN H. (1999)
Cell culture tests for assessing the tolerance of soft tissue to variously modified
titanium surfaces. Clinical oral implants research,10,379-393.

129



SCHROTENBOER J, TSAO Y-P, KINARIWALA V, WANG H-L. (2008) Effect of
microthreads and platform switching on crestal bone stress levels: a finite
element analysis. Journal of periodontology,79,2166-2172.

SCHROTENBOER J, TSAO YP, KINARIWALA V, WANG HL. (2009) Effect of
platform switching on implant crest bone stress: a finite element analysis.
Implant Dent,18,260-269.

SCHWARTZ Z, MARTIN J, DEAN D, SIMPSON J, COCHRAN D, BOYAN B.
(1996) Effect of titanium surface roughness on chondrocyte proliferation,
matrix production, and differentiation depends on the state of cell maturation.
Journal of biomedical materials research,30,145-155.

SCOTT I, ASH MM. (1966) A six-channel intraoral transmitter for measuring occlusal
forces. The Journal of prosthetic dentistry,16,56-61.

SERTGOZ A. (2005) Osseointegrasyon-II. Implantr,3,50-53.

SEVIMAY M, TURHAN F, KILICARSLAN MA, ESKITASCIOGLU G. (2005)
Three-dimensional finite element analysis of the effect of different bone
quality on stress distribution in an implant-supported crown. J Prosthet
Dent,93,227-234.

SHAPOFF CA, LAHEY B, WASSERLAUF PA, KIM DM. (2010) Radiographic
Analysis of Crestal Bone Levels Around Laser-Lok Collar Dental Implants.
International Journal of Periodontics & Restorative Dentistry,30,128-137.

SHAW AM, SAMESHIMA GT, VU HV. (2004) Mechanical stress generated by
orthodontic forces on apical root cementum: a finite element model. Orthod
Craniofac Res,7,98-107.

SHIGLEY JE. (2011) Shigley's mechanical engineering design Tata McGraw-Hill
Education.

SHULMAN L. (1990) Personal communication.

SIEGELE D, SOLTESZ U. (1989) Numerical investigations of the influence of
implant shape on stress distribution in the jaw bone. Int J Oral Maxillofac
Implants,4,333-340.

SKALAK R. (1983) Biomechanical considerations in osseointegrated prostheses. The
Journal of prosthetic dentistry,49,843-848.

SONUGELEN M. Artung C. Agiz protezleri ve biyomekanik. Ege Universitesi
Dishekimligi Fakiiltesi Yayinlar1,1-158.

STEIGENGA JT, AL-SHAMMARI KF, NOCITI FH, MISCH CE, WANG H-L.
(2003) Dental implant design and its relationship to long-term implant success.
Implant dentistry,12,306-317.

STROCK A, STROCK M. (1949) Further studies on inert metal implantation for
replacement. Alpha Omega.

STROCK AE. (1939) Experimental work on a method for the replacement of missing
teeth by direct implantation of a metal support into the alveolus: Preliminary
report. American Journal of Orthodontics and Oral Surgery,25,467-472.

SAHIN MK. (2008) Dort farkli cam fiber postun in vitro biikiilme direnglerinin ve
sonlu eleman metodu ile stres dagilimlarinin analizi, Gazi Universitesi Saglik
Bilimleri Enstitiisii, Doktora Tezi, Ankara.

TADA S, STEGAROIU R, KITAMURA E, MIYAKAWA O, KUSAKARI H. (2003)
Influence of implant design and bone quality on stress/strain distribution in
bone around implants: a 3-dimensional finite element analysis. Int J Oral
Maxillofac Implants,18,357-368.

130



TANAHASHI M, KOKUBO T, NAKAMURA T, KATSURA Y, NAGANO M.
(1996) Ultrastructural study of an apatite layer formed by a biomimetic process
and its bonding to bone. Biomaterials,17,47-51.

TANYEL RC, RAMAZANOGLU M, IBRAHIMOGLU D, UNLU ¢, OZGUL M,
KATIBOGLU G, KATIBOGLU AB. (2012) Dikey, yatay ve ac1l1 kuvvetlerin
Dental implant KA iizerinde olusturdugu stres dagiliminin incelenmesi: Sonlu
eleman analizi. Tiirk Dishekimligi Dergisi,54-60.

TEN BRUGGENKATE CM, ASIKAINEN P, FOITZIK C, KREKELER G, SUTTER
F. (1998) Short (6-mm) nonsubmerged dental implants: results of a Multicenter
clinical trial of 1 to 7 years. Int J Oral Maxillofac Implants,13,791-798.

TESK JA, WIDERA 0. (1973) Stress distribution in bone arising from loading on
endosteal dental implants. Journal of Biomedical Materials Research,7,251-
261.

TOMS SR, LEMONS JE, BARTOLUCCI AA, EBERHARDT AW. (2002) Nonlinear
stress-strain behavior of periodontal ligament under orthodontic loading. Am J
Orthod Dentofacial Orthop,122,174-179.

TOSUN Y. (1999) Sabit Ortodontik Apareylerin Biyomekanik Prensipleri Ege
Universitesi Basimevi, {zmir.

TRAINI T, MANGANO C, SAMMONS RL, MANGANO F, MACCHI A,
PIATTELLI A. (2008) Direct laser metal sintering as a new approach to
fabrication of an isoelastic functionally graded material for manufacture of
porous titanium dental implants. Dental Materials,24,1525-1533.

ULRICH D, VAN RIETBERGEN B, WEINANS H, RUEGSEGGER P. (1998) Finite
element analysis of trabecular bone structure: a comparison of image-based
meshing techniques. Journal of biomechanics,31,1187-1192.

VAILLANCOURT H, PILLIAR RM, MCCAMMOND D. (1996) Factors affecting
crestal bone loss with dental implants partially covered with a porous coating:
a finite element analysis. International Journal of Oral & Maxillofacial
Implants,11.

VALEN M. (1983) The relationship between endosteal implant design and function:
maximum stress distribution with computer-formed, three dimensional Flexi-
Cup blades. J Oral Implantol,11,49-71.

VAN EINDEN TM. (1991) Three-dimensional analyses of human bite-force
magnitude and moment. Arch Oral Biol,36,535-5309.

VAN NOORT R. (2013) Introduction to dental materials Mosby Incorporated.

VARGAS LC, DE ALMEIDA EO, ROCHA EP, KINA S, ANCHIETA RB, JUNIOR
AC, FRANCA FM. (2013a) Regular and switching platform: bone stress
analysis with varying implant diameter. J Oral Implantol,39,326-331.

VARGAS LCM, DE ALMEIDA EO, ROCHA EP, KINA S, ANCHIETA RB,
JUNIOR ACF, FRANCA FMG. (2013b) Regular and Switching Platform:
Bone Stress Analysis With Varying Implant Diameter. Journal of Oral
Implantology,39,326-331.

VIGOLO P, GIVANI A. (2009) Platform-switched restorations on wide-diameter
implants: a 5-year clinical prospective study. International Journal of Oral &
Maxillofacial Implants,24.

VOUROS ID, KALPIDIS CD, HORVATH A, PETRIE A, DONOS N. (2012)
Systematic assessment of clinical outcomes in bone-level and tissue-level
endosseous dental implants. Int J Oral Maxillofac Implants,27,1359-1374.

131



WANG RR, FENTON A. (1996) Titanium for prosthodontic applications: a review of
the literature. Quintessence Int,27,401-408.

WATZEK G. (1996) Endosseous implants: scientific and clinical aspects
Quintessence Pub. Co.

WIGFIELD C, ROBERTSON J, GILL S, NELSON R. (2003) Clinical experience
with porous tantalum cervical interbody implants in a prospective randomized
controlled trial. British Journal of Neurosurgery,17,418-425.

WILLIAMS DF, SOCIETY BE, MATERIALS IOP, GROUP T, ASSOCIATION HP.
(1976) Biocompatibility of implant materials Sector.

WYATT CC, ZARB GA. (1998) Treatment outcomes of patients with implant-
supported fixed partial prostheses. Int J Oral Maxillofac Implants,13,204-211.

YAMANISHI Y, YAMAGUCHI S, IMAZATO S, NAKANO T, YATANI H. (2012)
Influences of implant neck design and implant-abutment joint type on peri-
implant bone stress and abutment micromovement: three-dimensional finite
element analysis. Dent Mater,28,1126-1133.

ZHAO G, SCHWARTZ Z, WIELAND M, RUPP F, GEIS-GERSTORFER J,
COCHRAN DL, BOYAN BD. (2005) High surface energy enhances cell
response to titanium substrate microstructure. J Biomed Mater Res A,74,49-
58.

132



7  OZGECMIS

Bahadir Ugur AYLIKCI 28.11.1983 yilinda istanbul’da dogdu. Ik, orta ve lise
ogrenimini Istanbul’da tamamladi. 2001 yilinda girdigi Marmara Universitesi Dis

Hekimligi Fakiiltesi’nden 2008 yilinda mezun oldu.

2009 yilinda Kirikkale Universitesi Dis Hekimligi Fakiiltesi Periodontoloji
Anabilim dalinda arastirma gorevlisi olarak calismaya basladi. 2011 yilinda aym

boliimde doktora 6grenimine basladi.

133



