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OZET

Farkh Altyapr Materyal ve Tasarimlarimin All-on-four Teknigine gore
Yerlestirilen Implantlar Uzerindeki Stres Dagihmina Etkisinin

Sonlu Elemanlar Stres Analizi Yontemi ile Degerlendirilmesi

Bu tez calismasinin amaci; tam digsiz maksillada all-on-four teknigine gore
yerlestirilen implantlar iizerinde, farkli altyapr materyalleri ve tasarimlar1 kullanilarak
dizayn edilen protezlerin; implant, implant ¢evresi kemik ve altyapida olusturacagi

stresleri sonlu elemanlar stres analizi yontemi ile degerlendirmektir.

Tam dissiz maksillanin ti¢ boyutlu geometrik modelinin olusturulmasinin ardindan,
bu model iizerinde all-on-four teknigine uygun olarak; anteriorda lateral kesici
bolgelerine aksiyal, posteriorda 2. premolar bolgelerine 30° distal agili implantlar
konumlandirilmistir. Dort tip polimerik (polietereterketon, modifiye polietereterketon,
polieterketonketon, fiberle giiclendirilmis polimer) ve {i¢ tip polimerik olmayan (kobalt-
krom, titanyum, zirkonya) altyap: materyali ile iki farkli altyapi tasarimi (toronto, bar)
kullanilarak protetik restorasyonlar modellenmistir. Okliizal kuvvetler, 2. premolar ve 1.
molar digler arasinda konumlandirilan 1 cm yaricapindaki yarim yuvarlak rijit gida
parcasinin (foodstuff) orta noktasina dik ve 150 N olacak sekilde tek tarafli olarak
uygulanmistir. Toplamda 14 modele sonlu elemanlar stres analizi uygulanip; kemikteki
basma ve ¢ekme streslerine, altyapi, abutment ve implantlardaki VVon Misses streslerine
bakilmistir. Kemikteki ¢ekme ve basma stresleri ile abutment ve implantlardaki Von
Misses stresleri degerlendirildiginde; kobalt-krom, titanyum ve zirkonya gibi elastisite
modiilii polimerik materyallere kiyasla daha yiiksek altyapi materyallerinin, daha diisiik
stres degerleri gosterdigi goriilmiistiir.  Altyapilarda olusan Von Mises stresleri
degerlendirildiginde; polimerik altyapt materyallerinde daha diisiik stres degerleri
gozlenmistir. Farkli altyapi1 tasarimlarinin stres degerleri tizerindeki etkisinin ise birbirine
benzer oldugu goriilmiis olup; toronto tasarimdaki stres degerlerinin bar tasarima kiyasla

daha yiiksek oldugu tespit edilmistir.

Anahtar Kelimeler: Toronto tasarim, bar tasarim, polimerik materyaller, non-

polimerik materyaller.



SUMMARY

Evaluation of the Effect of Different Framework Materials and Designs on Stress
Distribution on Implants Placed According to All-on-Four Technique with Finite

Element Stress Analysis Method

The aim of this study is to evaluate the stresses of the prostheses, implant and bone
around the implants which are designed with different framework materials and designs
according to all-on-four treatment concept on the implants in the edentulous and resorbed

maxilla with finite element stress analysis.

After the three-dimensional geometric model of the fully edentulous maxilla was
created, on this model in accordance with the all-on-four technique; the implants were
placed axially to the lateral incisors anteriorly and 30 ° distal to the second premolar
regions posteriorly. Prosthetic restorations were modeled using four types of polymeric
(polyetheretherketone, modified polyetheretherketone, Polyetherketon, fiber reinforced
polymer) and three types of non-polymeric (cobalt-chromium, titanium, zirconia)
framework materials and two different framework designs (toronto, bar). Occlusal forces
were applied unilaterally, perpendicular to the midpoint of the 1 cm radius semi-round
rigid food piece (foodstuff) positioned between the 2nd premolar and 1st molar teeth, and
150 N. Finite element stress analysis was applied to 14 models in total; the compression
and tensile stresses in the bone, Von Misses stresses in the framework, abutments and
implants were examined. When the tensile and compression stresses in the bone and VVon
Misses stresses in the abutments and implants are evaluated; it has been observed that
framework materials with high elasticity module such as cobalt-chrome, titanium and
zirconia show lower stress values. When the von Mises stresses occurring in the
framework were evaluated, lower stress values were observed in polymeric framework
materials with low elasticity module. It has been determined that the effects of different
framework designs on stress values are similar to each other; higher stress values were

seen in toronto design compared to bar design.

Keywords: Toronto design, bar design, polymeric materials, non-polymeric materials.



3. GIRIS VE AMAC

Dis kayiplarim1 takiben meydana gelen alveoler kret rezorpsiyonunun zaman
igerisinde ciddi derecede ilerlemesiyle ¢enclerde atrofi gbézlenmektedir. Maksiller ve
mandibular atrofi gézlenen total digsiz hastalar; total protezler, implant destekli hareketli
protezler ve implant destekli sabit protezler ile rehabilite edilebilmektedir (1). Yapilan
calismalarda, implant destekli sabit protez kullanan hastalarin memnuniyetinin daha

yiiksek oldugu belirtilmistir (2).

Maksiller ve mandibular posterior bolgede asir1 derecede atrofi gozlenen
durumlarda, standart boyutlarda implant uygulanmast i¢in (10-12 mm uzunluk, ~3,5 mm
cap) cerrahi kemik augmentasyonu prosediirii uygulanmasi gerekmektedir.
Augmentasyon isleminin, yapilan rekonstriiksiyon gesidine bagli olmaksizin tedavi
stiresinin uzun olmasi, yiiksek maliyet, yiiksek morbidite ve komplikasyon riski tagimasi
gibi dezavantajlari mevcuttur. All-on-four teknigi bu dezavantajlar1 ortadan kaldirmak
amaciyla gelistirilmistir. Bu tedavi protokoliinde, anterior bolgeye (lateral/kanin) aksiyal
olarak iki implant ve posterior bolgeye (2.premolar/1.molar) kantilever uzunlugunu
azaltmak amaciyla distale egimlendirilmis 2 implant yerlestirilmektedir. All-on-four
teknigi; yiiksek basar1 oranina sahip olmasi, posteriorda agili implant yerlestirilmesi ile
anatomik yapilara zarar verme riskinin azalmasi, kemik ankrajimin artmasi, kantilever
uzunlugunun azalmasi sebebiyle biyomekanik agidan avantajli olmasi, daha az sayida
implant gerektirmesi, kemik grefti gerektirmemesi, daha az maliyetli olmasi, immediyat
fonksiyon ve estetik saglamasi, sabit veya hareketli daimi protez yapimina izin vermesi
gibi avantajlara sahiptir. Ancak; cerrahi operasyon dncesi ayrintili planlama ve cerrahi
splint yapim1 gerektirmesi, hassas cerrahi teknik gerektirmesi ve kantilever uzunlugunun

limitleri asmamasi gerekliligi dezavantajlarina sahiptir (3).

Implant destekli tam ark sabit protezlerde farkli altyapr materyalleri
kullanilabilmektedir. Protetik altyapit materyallerinin implant-destek sistemi ile peri-
implant kemik dokuya stres aktariminda O6nemli rol oynadigini gosteren calismalar
literatiirde mevcuttur (4). Titanyum (Ti) ve kobalt-krom (Co-Cr), iistiin mekanik
ozellikleri nedeniyle oOncelikli olarak tercih edilen materyallerdir. Zirkonya, metale

estetik bir alternatif olarak gdsterilmekte; biyouyumluluk, diisiik bakteriyel yiizey

3



tutunmasi, yiiksek egilme mukavemeti ve iyi mekanik 6zellikler sunmaktadir (5). Bazi
aragtirmacilar (6-9) implant destekli protezler i¢in, titanyum (Ti), kobalt-krom (Co-Cr)
ve zirkonya (ZrO2) gibi yiiksek elastisite modiiliine sahip rijit altyapilara kiyasla
CAD/CAM kullanilarak iiretilen polimerik altyapilarin tercih edilmesi gerektigini
onermislerdir. Polietereterketon (PEEK), modifiye PEEK (BioHPP), Polieterketonketon
(PEKK) ve fiberle giiglendirilmis kompozit rezin (TRINIA) gibi polimerik materyallerin;
diisiik maliyet, hafiflik ve sok-absorbsiyon gibi avantajlari mevcuttur (10,11).

Implant destekli protetik altyapilarda biriken stres, tasarim ile de iliskilidir.
Implantiistii protezleri destekleyen altyapilarin tasarimi ve iiretimi, uzun siireli klinik
basarinin temelini olusturmaktadir. Implantiistii protezlerde altyap: tasarmm ile ilgili
cesitli yontemler kullanilmis olup; oOrjinal tasarimlar laboratuvar testlerinden
faydalanmadan ampirik olarak gelistirilmistir (12). Toronto ve bar tasarimlar altyapi
tasariminda sik kullanilan alternatiflerdendir. Literatiirde implant destekli tam ark sabit
protezlerde altyapi materyallerinin stres degerlerini karsilastiran biyomekanik ¢aligsmalar

cok sayida bulunmasina ragmen; altyapi tasarimi ile ilgili ¢alismalar sinirlidir.

Stres analizi yontemleri agiz i¢i biyomekanigin daha iyi anlasilmasina yardimei
olarak, daha basarili restorasyonlar yapilabilmesine olanak sagladiklari i¢in dis hekimligi
aragtirmalarinda uzun siiredir kullanilmaktadir. Sayisal bir teknik olan sonlu elemanlar
stres analizi teknigi (SESA), canli dokular da dahil olmak f{izere tiim materyallerde
meydana gelen stres (gerilim) ve gerinimleri (strain) hesaplamada kullanilabilen
matematiksel bir miithendislik metodudur. SESA’da analiz edilecek canli ya da cansiz
yapilarin modellemesi gergege en yakin sekilde yapilarak matematiksel olarak ifade
edilir. Bilgisayar destegi ile yapilan bu analiz diger analizlere gore daha detayli ve

gercege daha yakin sonuglar vermektedir (13).

Bu tez c¢alismasinin amaci; tam dissiz iist ¢enede all-on-four teknigine gore
yerlestirilen implantlar iizerinde, farkli altyapr materyalleri ve tasarimlar1 kullanilarak
dizayn edilen protezlerin; implant, implant ¢evresi kemik ve altyapida olusturacagi
stresleri sonlu elemanlar stres analizi yontemi ile degerlendirmektir. Calismanin hipotezi
ise, farkli altyap1 materyalleri ve tasarimlar1 kullaniminin; kemikte, implantta ve protezde

olusacak stres degerlerini etkileyecegi seklindedir.



4. GENEL BILGILER

4.1. implant Destekli Protezler

Tam dissiz hastalarin tedavi secenekleri geleneksel dis hekimliginde sinirlidir. Ilave
cerrahi teknikler ve implant uygulamalariyla mevcut digsiz durum modifiye edilerek
uygulanacak protetik tedavi alternatifleri artirilabilmektedir. Implant tedavisinin amaci
hastanin beklentilerini ve anatomik ihtiyaglarin1 karsilayabilecek ongoriilebilir ve

ekonomik tedavi se¢eneklerini sunmaktir (14).

Implant destekli restorasyonlar dissiz g¢enelerin rehabilitasyonu icin basarisi
kanitlanmis tedavi yontemidir (15). Dissiz ¢enelerde endosse6z dental implantlarin
kullanimi, %95 ‘in iizerinde basar1 gosteren bir tedavi alternatifidir (16). Interforaminal
alan, ¢eneler aras iligki, agiz hijyeni, maliyet, hasta tercihleri, kemik hacmi ve yumusak
doku kosullar gibi bir¢ok faktor sabit ya da hareketli protez kararinda rol oynamaktadir
(17).

Implant destekli restorasyonlar1 Carl E. Misch sabit protezler (SP) ve hareketli
protezler (HP) olmak iizere ikiye ayirmustir (14). Sabit protetik tedavi; sert ve yumusak
doku kaybmin miktarina gore ii¢ grupta degerlendirilmektedir. Birinci gruptan igiincii
gruba gidildikge artmis doku kayb1 mevcuttur. Hareketli protetik tedavi, protezin sadece
implanttan ya da implantla birlikte yumusak dokudan destek almasma gore 2 grupta

siniflandirilir.

Tablo 1. Misch’in implant destekli restorasyon siniflamasi (14)

SP-1 | Yalnizca kuronu restore eder, dogal dis gibi goriiniir.

SP-2 | Kuronun ve kdkiin bir kismini restore eder. Kuronun konturlari okliizal yarida

normaldir; ancak servikal yarida uzatilmis ya da asir1 konturlanmistir

SP-3 | Eksik kuronu, diseti rengini ve dissiz bolgenin bir kismini restore eder.

HP-4 | Sadece implant destekli protezlerdir.

HP-5 | Implant ve yumusak doku destekli protezlerdir.




4.2. SP-3 Protezler

Eksik dislerle beraber bir miktar yumusak doku kaybinin oldugu durumlarda
endikedir. Implant cerrahisi sirasinda yapilan osteoplasti ya da dogal rezorbsiyon
sebebiyle kemik kaybinin fazla oldugu durumlarda daha dogal bir sabit protez goriiniimii
i¢in disetini taklit eden akrilik rezin, kompozit rezin ya da porselen kullanim1 ¢gogu zaman

endikasyonlar arasindadir (18).
4.3. implant Destekli Sabit Hibrit Protezler

Hibrit protezler olarak adlandirilan implant destekli metal/akrilik rezin tam ark sabit
protezler; stabil olmayan ve bu nedenle doku irritasyonlarina yol agan mandibular
hareketli protezlerin neden oldugu sorunlart gidermek igin vida tutuculu restorasyonlar
olarak tanitilmistir. Orijinal Branemark protokolii, 4-6 implant ile uygulanmak iizere

tasarlanmustir (19).

2003 yilinda Dr. Paulo Malo temel olarak benzer ancak implant yerlestirme agilari
ve immediyat yiikleme agisindan farkli bir protokol gelistirmistir (20,21). Ayrica hibrit
protezlerin iiretiminde teknolojik gelismeler ile birlikte; altyapi1 ve listyap1 materyallerinin
seciminde, iiretim tekniginde ve restorasyonun dizayninda farkli alternatifler meydana

gelmistir (22).

Hibrit protezler implant destekli hareketli protezlerin bazi avantajlarini barindiran,
en az dort adet implant {izerine vidalanarak uygulanan protetik restorasyonlar olarak
tanimlanabilmektedir. Tiimor rezeksiyonu nedeniyle alveolar krette kemik kaybinin
olustugu dissiz hastalarda, orta ve ileri derecede kemik kaybi goriilen hastalarda, kret
rezorbsiyonunun diizensiz oldugu durumlarda, estetik olarak dudak-yanak destegi

gerektiren vakalarda ve maksillofasiyal protezlerde uygulanabilmektedir (23,24).

Hibrit protezlerin tercih edilmesindeki belirleyici faktorler su sekilde siralanabilir:

e Arklar Arasi Mesafe: Restorasyon tipini belirlemedeki en 6nemli faktor arklar
arasindaki mesafe miktaridir. Kemik ile okliizal diizlem arasinda 15 mm’den daha

fazla bir mesafe oldugunda hibrit restorasyon yapilmasi tercih edilir (18). Dudak



destegi, yiiksek giilme hatti, konusma sirasinda diislik alt dudak c¢izgisi veya
hastanin {stiin estetik beklentisi gibi hastaya bagli parametreler de

degerlendirilmelidir (14).

FP-1 FP-2 % FP-3

Sekil 1. Arklar aras1 mesafeye gore restorasyon cesitleri

Ceneler Arasi Iskeletsel Iliski: Dogal dislerin kaybedilmesinden sonraki siirecte

kemik rezorbsiyonunu takiben morfolojik degisimler meydana gelir. Bu
degisimlere ornek olarak; alveolar sirt daralmasi, kemik hacminin yetersizligi ve
vertikal, anteroposterior ve transversal yondeki ideal olmayan c¢eneler arasi
iliskiler gosterilebilir (25). Smif 3 iskeletsel iliski ve maksillanin atrofik oldugu
durumlar gibi ¢eneler arasi iliskilerin yeterince uyumlu olmadigi durumlarda,
dudak desteginin arttirilmasi gereken vakalarda, giilme hattinin yiiksek oldugu
hastalarda ve rezorbsiyonun fazla oldugu durumlarda klasik implant destekli sabit
protezler (SP-1 ve SP-2) kontraendike olabilir (26,27). Bu kosullar altinda hasta
sabit protez talep ediyorsa hibrit protez uygulanabilir.

Anatomik Faktorler: Nazal kavite, maksiller siniis, mandibular kanal ve mental

foramen gibi anatomik bolgeler, diisiik kemik yogunluguna sahip olmakla beraber
implant yerlesimi igin engel teskil etmektedir. Atrofik maksilla ve mandibuladaki

anatomik limitasyonlar varhiginda hibrit protezler tercih edilebilmektedir. Tlgili



anatomik yapilardan kag¢inmak i¢in daha meziale ya da distale yerlestirilen

implantlarin restorasyonlarinda kantilever kullanilmasi gerekebilir (28).

Implant Destekli Sabit Hibrit Protezlerin Avantajlari:

1. Kaybolan kemik ve yumusak dokunun birlikte rehabilitasyonu sayesinde ideal
yiiz yliksekligine ulasilmasi,

2. Retansiyonunun yiiksek olmasi,

3. Vidali bir restorasyon oldugundan dolay1 siman artig1 kalma riskinin olmamasi,

4. Protezin hekim tarafindan ¢ikarilabilmesidir (29).

Implant Destekli Sabit Hibrit Protezlerin Dezavantajlari:

1. Protetik vidalarin gevsemesi ya da kirilmasi,

2. Akrilik dislerin kullanildigi protezlerde bu dislerin asinmasi, kirilmasi ya da
metal-akrilik protezden ayrilmast ,

3. Metal-porselen ya da zirkonya-porselen protezlerin porselenlerinde chipping ya
da porselen kirig1 olusmasi,

4. Altyap1 kiriklarinin meydana gelmesi,

5. Protezin disetine komsu yiizeylerinin hasta tarafindan titizlikle temizlenmesi
gerekliligi,

6. Konusma sirasinda hareketli protezlere oranla daha fazla hava kagisi olmasi

nedeniyle olusan fonetik problemlerdir (18,29,30).

4.4. All-on-Four Teknigi

Tam dissiz hastalarda dislerin kaybi ile meydana gelen azalmis kemik hacmi, diigiik
kemik kalitesi, posterior bolgelerdeki yetersiz vertikal yiikseklik nedeniyle; maksilla ve
mandibulada sinir transpozisyonu, siniis augmentasyonu, greftleme gibi karmasik
teknikler olmadan implant destekli protetik tedavi neredeyse imkansizdir. Hasta
morbiditesi, yiikksek maliyet ve zaman bu uygulamalar i¢in dezavantaj olarak
gosterilebilir. Kemik miktarindaki smirlamalarin  {istesinden gelmek i¢in diger

alternatifler; uzun distal kantilever, kisa implant ve zigoma veya pterygoid kemiklere



yerlestirilen implantlarin kullanilmasidir. Bu prosediirlerin kendi avantajlari, riskleri ve

komplikasyonlar1 vardir ve 6ngoriilebilir basari i¢in ciddi uzmanlik gerektirir (31).

Acil yerlestirilmis distal implantlarla dort implant tizeri sabit protez prensibine
dayanan All-on-4 fikri Dr. Paulo Malo tarafindan ilk olarak 1993’de ortaya atilmis; Malo
ve arkadaglari bu teknigi 2003 yilinda tanimlamislardir (32). All-on-4 tedavi konseptinde
2 implant anterior bolgeye aksiyal, 2 si posterior bolgeye distale 30-45 derece
acilandirilarak; mandibulada mental foramenin hemen Oniine, maksillada ise maksiler
siniisiin anterior duvarina paralel olarak yerlestirilmektedir. Anterior implantlar lateral ya
da kanin, posterior implantlar 2. premolar/1. molar bolgesine yerlestirilir (21,33). All-on-
4 tedavisi, varolan kemigin maksimum kullanilmasina ve immediyat fonksiyona olanak

saglamaktadir (21,33,34).

All-on-4 tekniginde, posteriordaki implantlar genellikle 30 derece agilandirilir; bu
agilanma, acili abutmentlarla tolere edilir. Implant agilanmas1 maksimum 45 derecedir
(35). Begg ve ark., distal implantlarda farkli agilanmalar (0-15-30-45) ile kuvvet iletim
Ozelliklerini tanimlamay1 hedeflemisler; 15 derece ve 30 derece acili distal implantlar,
aksiyal implantlarla benzer gerilme modeli gosterirken, 45 derece agiya sahip distal

implantin ¢evresinde en fazla baski yogunlagsmasi gozlenmistir (36).

Posterior implantlarin distale acilandirilmasi; maksillada maksiller siniise,
mandibulada mental foramene miidahale etmeden uygun kemik ankrajinin elde
edilmesini ve daha uzun implantlarin anteriorda daha kaliteli kemige yerlestirilmesini
saglar. Ayrica implantlarin alveolar kret boyunca daha iyi konumlandirilmasina bagl
olarak homojen yiik dagilimina ve agiz hijyeni prosediirlerine daha kolay izin veren
implantlar arasi boslugun artmasmma izin vermektedir. Posterior implantlarin

acilandirilmasiyla daimi protez kantilever uzunlugu da azaltilmaktadir (31).

Kantilever kullanimi protez ve implantlarda biyomekanik gerilim olusumuna neden
olmaktadir. Kantilever uzunlugu arttik¢a peri-implant kemik kaybi, vida gevsemesi ya da
kirtlmas1 gibi protez basarisizliklart daha fazla gorilmektedir (37). Protetik
komplikasyonlar1 azaltmak adina kantilever uzunlugunun miimkiin oldugunca azaltilmasi

onerilmektedir (38). All-on-4 tekniginde, distaldeki agili implantlardan itibaren



kantilever uzunlugu azaltilmis olup, 2 dis mesafesi kadar kantilever uzunluguna izin

verilmektedir (39).

All-on-four tekniginin endikasyonlari (31,38,40);

Genel sagligin iyi olmasi ve kabul edilebilir oral hijyen,

En az 10 mm uzunlugunda 4 implantin yerlestirilmesi i¢in yeterli kemik varligs,
Immediyat fonksiyon icin yeterli primer stabilitenin elde edilebilmesi,

En az 5 mm kemik genisligi, maksiller anterior bolgede 10 mm ve mental
foramenler arasi en az § mm kemik yiiksekligi,

Abutment, altyapt ve protetik restorasyona yer saglamak icin arklar arasi

mesafenin en az 20 mm olmasi.

All-on-four tekniginin kontrendikasyonlari (41);

1.
2.
3.

Yetersiz kemik hacmi, diizensiz veya ince kemik kreti,
Implant yerlestirilmesi ve planlamasini engelleyebilecek dislerin varlig,

Cerrahi miidahaleyi zorlastiracak olan 50 mm’den az ag1z agiklig1.

All-on-four tekniginin avantajlari (38);

1.
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Acili  posterior implantlar anatomik  yapilardan  kaynaklanabilecek

sinirlandirmalari elimine eder.

. Acili posterior implantlar daha 1yi kalitede kemige yerlestirilmis daha uzun

implantlar ile destegi artirir.

. Acil1 posterior implantlar daimi protezlerdeki posterior kantilever uzunlugunu

azaltir.

Maksilla ve mandibulada 6zellikle posterior bolgelerde implant cerrahisi 6ncesi
kemik grefti ihtiyacini ortadan kaldirir.

Basar1 oranlar yiiksektir

Biyomekanik avantaj saglar.

. Acilanmaya bagli olarak implantlar aras1t mesafenin artmasi hijyenin daha kolay

saglanabilmesine olanak tanir.

Immediyat islev ve estetik saglar.
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9. Final restorasyon sabit veya hareketli olarak tercih edilebilir.
10. Daha az sayida implant ve vakalarin ¢cogunda greft uygulamasindan kaginma

nedeniyle maliyeti diigiiktiir.

All-on-four tekniginin dezavantajlari (31);

1. Cok hassas bir tekniktir ve cerrahi dncesi hazirlik gerektirir.

2. Kantilever uzunlugunun izin verilen 6lgiilerde kalmasina dikkat edilmelidir.
4.5. implant Destekli Hibrit Protezlerde Tasarim

Implantiistii protezleri destekleyen altyapilarin tasarimi ve iiretimi, uzun siireli
klinik basarinin temelini olusturmaktadir. Implantiistii protezlerde altyap: tasarimi ile
ilgili ¢esitli yontemler kullanilmustir. Orijinal tasarimlar, laboratuvar testlerinden

faydalanmadan ampirik olarak gelistirilmistir. (12).

Implant destekli protetik altyapilar, sabit protezleri desteklemek icin rijit olmalidr.
Implantlara rijit fiksasyon oldugu varsayildiginda, implant altyapilarindaki yiiksek stres
konsantrasyon alanlari, arktaki en distal abutmentlara veya sadece distal kisimlara
odaklanmakta ve yanlis tasarlanmig altyapilarin yapisal biitlinliiglinii tehlikeye
atmaktadir. Bu bolgelerdeki stres konsantrasyonlari, uygulanan ortalama kuvvetten
onemli olglide daha yiiksek olabilmektedir. Cigneme ve isirma sirasinda uygulanan
kuvvetlerin etkili dagilimi, stres altinda deforme olan kantilever uzantilar1 tarafindan
azaltilabilir. En kotii senaryo metal yorgunlugu ve kirilmasidir. Altyap1 kiriklar: uygun

tasarim hususlar1 dikkate alinarak en aza indirgenebilir (42).

Kantilever uzantilari, uygun ylikseklik, kalinlik ve uzunlukta tasarlandiginda
protezi deforme etme miktar1 en aza indirilebilmektedir (43). Glantz'e gore implant
destekli sabit protezlerde alt ve 1ist cene arasinda uygun fonsiyonel dengeler
olusturuldugunda, protez distale uzatilabilir. Distale uzatilan kantileverin deformasyon
miktar1 uzunlugunun kiipiiyle dogru, yiikseklik ve genisliginin kiipii ile ters orantilidir.
Ek olarak, okluzal kuvvetin (uygulanan yiikiin) miktar1 ve kullanilan materyalin elastisite

modiili ile deformasyon miktari arasinda dogrudan iliski vardir (44).
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D=FxLxsabit/ ExWxH

D= Deformasyon miktar1 L, W, H = Uzunluk, en, ytikseklik

F= Okluzal kuvvet E= Materyalin elastisite modiilii

A/P mesafesi en distal iki implant1 birbirine baglayan hat ile o ¢izgiye en uzak
implantin merkezi arasindaki mesafe olarak tanimlanir (45). A/P mesafesi implantlarin
geometrik dagiliminin makroskopik bir 6l¢limiinii saglamaktadir. Kantilever uzunlugu ve
A/P yayilimi okliizal yiiklerin dagiliminda 6nemli faktorlerdendir. Bazi arastirmacilar
A/P mesafesinin 1.5 ya da 2 katinin maksimum kantilever uzunlugu i¢in rehber
olabilecegini belirtmislerdir (45,46). Basarisizlik kriteri olarak uygulanan yiiklerin iki
katina esit implant kuvvetleri secilerek, kantilever uzunlugunun A/P mesafesinin 2 kati
oldugu durumun optimum oldugu belirlenmistir (47). Ancak arastirmacilarin tavsiye
ettigi kantilever uzunluklar1 A/P mesafesinin 1.5 katidir; Kkalitesiz kemikte bu uzunluk
daha kisadir (45).

Implant destekli hibrit protezlerin iiretimi sirasinda bir diger énemli faktdr ise
altyapinin pasif uyumudur. Pasif uyumun saglanamadigi durumlarda peri-implant kemik
kaybi, vida gevsemesi veya abutmentin veya implantin kirilmasi1 gibi mekanik veya

biyolojik komplikasyonlar bildirilmistir (14).

Implant destekli protetik altyapilar, geleneksel olarak kayip mum teknigi ve dokiim
metal alasimlar kullanilarak iiretilmektedir. Dokiim hatalarinin ¢esitli lehimleme
teknikleri kullanilarak diizeltilebilecegi de belirtilmistir. CAD/CAM ile iretilen
altyapilarin, metal alagimlari ile dokiilen altyapilara kiyasla daha uyumlu oldugu yapilan

caligmalarla gosterilmistir (48,49).

Implant destekli hibrit altyapilar icin dikkat edilmesi gereken kriterler (12);

1. Altyapilar, altyapi-implant-abutment arasinda pasif uyum saglayan
materyallerden ve protokollerden iiretilmelidir. CAD/CAM ile iiretilen altyapilar
genellikle dokiim altyapilara kiyasla daha iyi ve daha dogru uyum saglamaktadir;
CAD/CAM altyapilarindaki hatalar, dokiim altyapilarda belirtilen hatalara kiyasla

minimumadur.
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2. Altyapilar, ¢igneme ve parafonksiyonel aliskanliklarla iliskili
gerilme ve basing kuvvetlerine dayanikli olacak sekilde tasarlanmalidir.
Altyapilarin  bukkal, lingual ve vertikal olarak yeterli kalinlikta olmasi
gerekmektedir. Kalinlik, her bir altyap1 i¢in kullanilacak materyal tiirline ve
tiretim islemine, implantlarin sayis1 ve uzunluguna, destek kemiginin tipine ve

karsit okliizyona bagli olmalidir.

3. Altyapi tasarimi, sabit ve hareketli protez prensiplerini igeren bir
dizi klinik ve laboratuvar prosediiriine doniismiistiir; altyapilar Onceden
belirlenmis dis pozisyonlar1 ile uyumlu olarak tasarlanmissa protezler daha
basarili olmaktadir. Altyapilar protetik materyaller igin yeterli bosluk (1.5-2 mm)
ile tasarlanmalidir: akrilik rezin, kompozit rezin, giliglendirilmis polimerik
materyaller, seramik. Bar tasarimda protez kaide malteryalleri i¢in olusturulacak
retansiyon elemanlari, implant altyapilarinin ayrilmaz parcalar1 olarak
tasarlanmalidir. Retansiyon; tirnakbasi (nailhead) tutucu elemanlar, tutucu
halkalar veya rastgele yerlestirilmis undercut alanlar1 ile gergeklestirilebilir.
Retansiyon elemanlari, dis yerlesimini engellemeyecek sekilde yerlestirilmelidir.
Akrilik rezin ve metal bitim ¢izgilerinin birlesim yerlerinde undercut alanlari

olmalidir.

4. Kantilever  uzantilari;  altyapilarda  kullanilan  materyal,
implantlarin sayist ve yerine baghidir. Baz metal alasimlari, soy alasim
altyapilarindan daha az esnektir. Ug implant tarafindan desteklenen, milimetre
cinsinden A / P yayilim esdegeri olan altyapilar, ayn1 A/P yayilimina sahip alt1
implant tarafindan desteklenen altyapilara kiyasla daha kiigiik kantilever ile
tasarlanmalidir. Kantilever uzantilar1 1.5 A/P uzunluguna kadar uzatilabilir.

Kantileverlar ayrica yukaridaki faktorlere bagl olarak kisaltilabilir.
4.5.1. Bar Tasarim

Implant destekli tam ark sabit hibrit protezlerin geleneksel tasarimlari (bar tasarim)

Dr. George Zarb tarafindan sunulan ve uzun yillar kullanilan; akrilik rezin kaide ve

13



dislerin metal bir bar altyap1 ile desteklendigi vida retansiyonlu protezlerden

olusmaktadir (50).

Bar altyapilar proksimal kesit alanina gore L bar, U bar, I bar ve eliptik sekilli olarak
dizayn edilebilmektedir. Altyapilarin kantilever uzantilarini giiclendirmek i¢in I bar
tasarimlari 6nerilmektedir. I bar tasarimlari ayn1 zamanda minimum kiitle ve agirlik artist
ile altyapilara dayaniklilik ve diren¢ kazandirmaktadir. Staab ve Stewart, bar altyapi
tasarimu (L, 1, eliptik ve U) ile ilgili iki parametreyi (bar egilmesi ve maksimum normal
stres) degerlendirdikleri ¢alismalarinda; test edilen tasarimlarin her birinin klinik olarak
uygun olabilecegini belirtmislerdir. Ayrica I-bar tasariminin daha az egildigini ve test
edilen tasarimlardan daha az strese sahip olduklarini bildirmislerdir. Eliptik tasarimlarin
en ¢ok egilmeye sahip oldugu, L tasarnmimin en yiiksek stres degerleri gosterdigi

bildirilmistir (51).

At . —

0 7
R i)

Sekil 2. a) L-beam b) I-beam c) U-beam d) Eliptik sekilli altyapilarin proksimal
kesitleri

Sekil 3. L-Beam ve I-Beam Tasarimlari (51)
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Bar tasarim iiretim maliyetinin diisiik olmasi nedeniyle implant destekli hibrit
protez iiretiminde sik kullanilan bir alternatiftir. Hasta basinda onarim yapilabilmesi
avantaji nedeniyle onarim maliyeti de minimumdur. Bar tasarimin uygulanmasinda
akrilik rezinin direncini optimize etmek amaciyla, kemikten okliizal diizleme kadar
minimum 12-15 mm restoratif alan gereklidir; yeterli alanin bulunmadigir durumlarda
restorasyon fonksiyon sirasinda kirilma riski tagimaktadir. Ayrica akrilik rezin disler,
porselen veya dogal dislere gore daha hizli asinmaktadir. Bu durum ¢igneme verimliligini

diisiirebilmekte, estetigi olumsuz etkilemekte ve okliizal dikey boyutu diisiirebilmektedir
(50).

4.5.2. Toronto Tasarim (Toronto Kopriisii)

Implant destekli sabit protezler vidali veya simante olmak iizere 2 sekilde
tasarlanmaktadir. Her tedavi seceneginin digerine gore avantajlari ve dezavantajlart
mevcuttur (52,53). Vida tutuculu restorasyonlar onarim, hijyen kontrolii ve tekrar
torklama gibi abutment vidasina erisim gereken durumlarda, restorasyonun kolay
cikarilabilmesi avantajini saglamaktadir. Ancak implant agilandirilmalarindaki hatalar,
estetik ve okliizyon acisindan vida erisim boslugunun yeri ile ilgili komplikasyonlar
olusturabilmektedir. Ayrica, metal altyap1 tasarimi, vida erisim boslugunun gevresindeki

porseleni desteklemiyorsa, bu alanda porselen kirigina yol agabilmektedir (54,55).

Siman tutuculu restorasyonlar, vida tutuculu restorasyonlara gore; tiretim kolayligi,
estetik olmasi, agiz boslugunun posterior bolgelerine daha kolay yerlesim ve iist yapiya
pasif uyum saglama potansiyelinin yiiksek olmasi avantajlar1 sunmaktadir. Bununla
birlikte, restorasyonun ¢ikarilmasindaki giicliik ve implant ¢evresinde siman artiginin

kalmas1 gibi baz1 dezavantajlari mevcuttur (56).

Toronto tasarim; vidali ve simante sabit protez tasarimlarinin her ikisinin de
dezavantajlarin1 elimine etmek ve avantajlarindan yararlanmak i¢in onerilmistir; vidal
ve simante sabit protez tasarimlarinin her ikisini de birlestiren bir tedavi secenegidir
(52,57). "Toronto Protezi" teriminin kokeni, 80" lerin basinda Profesor George Zarb
(Toronto Universitesi Dis Hekimligi Fakiiltesi) tarafindan indekslenmemis bir Italyan

dishekimligi dergisine sunulan klinik ve laboratuvar prosediirleri degerlendirmelerine

15



dayanmaktadir. Toronto Universitesi' ndeki boliim arastirma calismalar1 nedeniyle tam
ark sabit protezlerin altyapisini tasarlamak i¢in kullanilan bu metodoloji, toplanti
sunumlarinda Avrupali meslektaslar1 tarafindan ‘toronto Kkopriisii® olarak anilmustir.
Bununla birlikte, George Zarb liderligindeki Toronto Grubu, implant destekli protez
metodolojilerini genislettiginden; diger yaklasimlar bu raporun farkli yaklasimlari
olmalarina ragmen ‘toronto kopriileri’ veya ‘toronto protezi’ olarak isimlendirilmistir.
Farkli bir isimlendirme olarak ‘abutment-hibrit overdenture’ da kullanilabilmektedir
(58).

Temel olarak tek tek veya coklu sekilde iiretilen kuronlarin simantasyonu igin,
bireysel (custom-made) frezelenmis dayanaklar igeren bir arayapidir (57). Bu tasarim
genellikle estetigin saglanmasinin zor oldugu durumlar ve interokliizal mesafenin arttig1
durumlarda kullanilmaktadir. Agresif periodontitis dykiisii, uzun siireli dis kayb1 ve tam
protezlerin uzun siireli kullanim &6ykiisii olan hastalar interokliizal mesafenin arttig1
hastalara ornek verilebilir (56,57). Tek bir disi ya da kismi-tam dissiz bir arki restore
etmek i¢in kullanilabilmekte (59-62); farkli altyapt materyalleri kullanilarak
tiretilebilmektedir. Ayrica, diseti renginde kompozit rezin ve porselen, altyapinin gingival

kismin1 veneerlemek igin kullanilabilmektedir (56).

Toronto tasarimin ana avantaji; pasif uyum ve estetigi korurken implant
angulasyonlarin1 diizeltme yetenegi ve ciddi sekilde rezorbe kretlerde kaybolan
dokularin idamesini saglamaktir (57). Artan interokliizal mesafe durumunda metal
altyapiya fazla miktarda porselen yiiklendiginde, altyapida pasif uyum kaybi
goriilebilmektedir. Toronto kopriisii bu durumu 6nlemekte ve ayn1 zamanda tamir thtiyact
oldugunda kuronu, altyapiyr tehlikeye atmadan degistirme imkani sunmaktadir. Bu
tasarimin bir baska avantaji da, vida erisim boslugu nedeniyle vida tutuculu
restorasyonlarda goriilen estetik ve okliizyon endiselerinin giderilmesidir. Ayrica, gegici
siman ile simante edilmis kuronlarin ¢ikarilabilirligi, bakimlarin1 nispeten kolaylastirir
(56).

Toronto tasarima iliskin dezavantajlar; kuronlarin temas noktalarin1 ayarlama
zorlugu, gegici siman kullanimi nedeniyle kuronun yerinden ¢ikma olasiligi, vida

tutuculu altyapinin pasif uyumunu saglamada zorluk ve yiliksek maliyettir. Bagka bir
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dezavantaji da teknigin laboratuvar asamalarinin teknisyenler i¢in daha karmasik
olmasidir (56).

Toronto tasarimda abutment vida bosluklarina erisimin kolay olabilmesi adina, vida
erisim bosluklar: tizerindeki kuronlarin tasarimina palatinal/lingual ¢entik eklenmelidir.
Kuron-koprii sokiicti ile vida bosluklarina erisim saglanmak istendigi durumlarda
palatinal/lingual gentik veneer porselenin kirtlmasini 6nlemektedir. Ayrica, 6zellikle vida
erisim bosluklariin yakinindaki kuronlar i¢in, yapistirma simani miktarinin azaltilmasi
Onerilmektedir. Diseti materyali kuronlarin simantasyonu sirasinda fazla simanin
uzaklagtirilabilmesi i¢in erigilebilirligi engelleyebilir. Bu nedenle bir 6l¢li materyali ya da
akrilik rezin kullanilarak dayanaklar duplike edilip kuronlarin simante edilmesini takiben
fazla siman artiklarinin temizlenmesi, daha sonra toronto kopriisiine simante edilmesi

onerilebilmektedir (57).
4.6. implant Destekli Hibrit Protezlerde Kullanilan Altyap: Materyalleri

Implant destekli protezlerde uzun vadeli basar1 elde edebilmek, kemigin asiri
yiiklenmesine bagli implant kaybin1 6nlemek adina implantolojinin temel biyomekanik
kavramlarin1 kavramak gerekmektedir (63-65). Protez altyapisi ve geometrisi peri-
implant kemigindeki stres dagilimini etkilemektedir (66). Protetik altyapinin fonksiyonu,

implantlar splintleyerek altyapidan implantlara esit bir stres dagilimina izin vermektir

(6).

Implant destekli protetik altyapilar dayaniklilik agisindan miikemmel fiziksel
ozelliklere sahip olmali, biyolojik olarak uyumlu olmali, implantlar ve abutmentler ile
pasif uyum saglamali, seramik, akrilik rezin ve kompozit rezin gibi estetik veneer
materyalleri ile uyumlu olmalidir (67). Altin alagimlari, protetik altyapi tiretimi igin
baslangigta en sik kullanilan materyaller olmustur ancak yiiksek maliyeti nedeniyle;
glimiig-paladyum, kobalt-krom ve titanyum alagimlar1 gibi alternatif alasimlar piyasaya
strilmistir (68). Titanyum ve kobalt-krom alasimi, biyouyumluluklari, diistik
maliyetleri, diisiik yogunluklar1 ve uygun mekanik 6zellikleri nedeniyle yaygin olarak
kullanilmaktadir (69,70). implant destekli protetik altyapr i¢in metale estetik bir alternatif
zitkonyadir. Zirkonya altyapilart biyouyumluluk, diisiik bakteriyel yiizey tutunmasi,

yiiksek egilme mukavemeti ve iyi mekanik &zellikler sunmaktadir (5). implant destekli
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protezler igin bazi arastirmacilar (6-9), titanyum (Ti), kobalt-krom (Co-Cr) ve zirkonya
(ZrO2) gibi yiiksek elastisite modiiliine sahip rijit altyapilara kiyasla CAD/CAM
kullanilarak iiretilen polimerik altyapilarin tercih edilmesi gerektigini onermislerdir.
Polietereterketon (PEEK), modifiye PEEK (BioHPP), Polieterketonketon (PEKK) ve
fiberle giliglendirilmis kompozit rezin (TRINIA) gibi materyaller diigiik maliyet, hafiflik
ve sok-absorbsiyon gibi ¢esitli avantajlara sahiptir (10,11). Implant destekli sabit
protezlerde polimerik ve polimerik olmayan altyapilarin biyomekanik davranislar1 ve
implantlarin uzun vadeli basarisi i¢in kritik olan peri-implant kemigindeki stres dagilimi

tizerindeki olasi etkileri hakkinda sinirlt bilgi mevcuttur (64,71).
4.6.1. Soy Metal Alasimlar:

Dis hekimliginde kullanilan alagimlarin siniflamasinda birgok yontem mevcuttur.
Siklikla 1984 yilinda Amerikan Dishekimleri Birligi (Council on Dental Materials
Instruments and Equipment of the American Dental Assosiation) tarafindan hazirlanan
ADA siniflamasina gore soy metal alasimlar; altin-platin-palladyum alagimi, altin-
palladyum alasimi, altin-palladyum-giimiis alasimi, palladyum giimiis alasimi ve
palladyum-bakir alasimi olarak gruplandirilabilir (72). Soy metal alagimlar, oksidasyona

ve asit korozyonuna kars1 direnglidir (51).
4.6.1.1. Altin Alasimlari

[lk modern altin alasimlari, Taggart tarafindan 1907°de tam metal kron ve
kopriilerin yapiminda kullanilmistir. Yiiksek altin igerikli alagimlar esas olarak altin ve
platin grubundaki metallerden olugmakla birlikte; az miktarda kalay, demir ve indiyum
icermektedir. Altin orami yiiksek alasimlarin termal genlesme katsayisi ve elastisite
modiilii dental porselen ile uyumsuzdur, olusan baglant1 problemleri alagima platin ve
palladyum ilave edilerek engellenmeye c¢alisilmistir. Bu gruptaki alasimlar bitirme
kolaylig1 ve calisma 6zellikleri agisindan oldukca avantajlidir. Yiiksek soy metal olmalari
nedeniyle, korozyona oldukca direnclidirler. Cok az miktarda glimiis igerdiklerinden ya

da hi¢ giimiis icermediklerinden, porselende renklenmeye sebep olmazlar (73).

Dis hekimliginde, tip 3 veya tip 4 altin alasimlar yaygin olarak kullanilmaktadir.
ISO/DIS 1562 standartlarina gore tip 3 altin alasimlart yliksek dayanikliliga sahiptir;
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onleylerde, ince koping, pontik ve kronlarda kullanilmaktadir. Tip 4 altin alagimi ise

ekstra yliksek dayanikliga sahiptir; bar, krose ve iskeletlerde tercih edilmektedir (74).

4.6.1.2. Palladyum-Giimiis Alasimlari

Palladyum-Giimiis alagimlari tip 3 altin alasimlarina benzer mekanik 6zelliklere
sahiptirler. Maliyetleri daha diisiiktiir. Artmis glimiis miktar1 dokilebilirligi arttirir,
sertligi diistiriir, ayn1 zamanda kararma direncini azaltir (51). Yiiksek Palladyum igerikli
alasimlar diisiik oranlarda diger soy metalleri de igermektedir. Palladyum-Giimiis
alasimlar1 genellikle %350 ile %60 arasinda Palladyum icermektedir. Tatmin edici
kararma direnci ve korozyon direnci sergilerler (75). Porselen uygulamalari sonrasinda
yesil renge doniisme yatkinligindan dolayr hibrit protez altyapr materyali olarak

kullanilamamaktadir (51).

4.6.2. Soy Olmayan Metal Alasimlari

Soy olmayan metal alagimlari yiiksek sertlik, yliksek egilme dayanikliligi ve yiiksek
elastisite modiiline sahip olmalar1 sebebiyle soy alagimlardan 6nemli 6lgiide farklilik
gostermektedir. Soy metal alagimlarina kiyasla maliyeti diistiktiir. Bitirme ve parlatma
prosediirleri gibi laboratuvar iglemlerinin zor ve zaman alic1 olmasi dezavantaj olarak

gosterilebilir.

Soy olmayan metal alagimlarinin ¢ogu Nikel ve Krom kombinasyonlarina
dayanmaktadir, ancak Nikel ve Nikel i¢eren alasimlarla ilgili alerjiler belgelendigi i¢in

Kobalt-Krom ve Demir bazli iiriinler de kullanilmaktadir (76).

4.6.2.1. Krom-Kobalt Alasimlari

Krom-Kobalt (Cr-Co) alasimlar: %53-68 oraninda kobalt, %25-34 oraninda krom,
daha diisiik oranlarda da molibden ve titanyum igermektedir (77). Kobalt, sertlik ve
dayaniklilik saglarken; kromun islevi ise alasimi soliisyon sertlesmesi ile daha da sert
hale getirmek ve korozyona kars1 direng saglamaktir. Materyalin yiizeyinde ortaya ¢ikan
krom hizl1 bir sekilde okside olarak pasif ve ince bir oksit tabakasi meydana getirmekte;
bu tabaka da i¢ tabakalar1 korozyona kars1 korumaktadir. Alasimin yapisina eser element

olarak karbon ilavesi alasimin yapisimi gii¢lendirir ancak ilavenin fazla yapilmasi
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durumunda esneklik azalir, kirtlganlik ve catlak olusum riski artar (78). Icerigine tungsten
ilavesi ile korozyon direncinin artirilmasi; nikel, molibden ve berilyum gibi cesitli
elementler eklenmesiyle de mekanik 6zelliklerin, dokiilebilirligin ve islenme kolayliginin

gelistirilmesi amaglanmaktadir (79).

Krom-Kobalt (Cr-Co) alagimlari dis hekimliginde ilk olarak 1930’lu yillarda
hareketli parsiyel protezlerin liretimi amaciyla kullanilmaya baslanmistir. Metal-seramik
restorasyonlarda metal altyap1 olarak kullanilmasi ise ilk kez 1959 yilinda Onerilmistir.
Protetik restorasyon iiretimine uygun fizyomekanik 6zellikleri ve altin alagimlarina gore
diisiik maliyeti sebebiyle giiniimiizde kullanimi giderek artmaktadir (80). Cr-Co
alagimlariin yiiksek elastisite modiiliine sahip olmasi, porselen ile arasinda yeterli
baglanma kuvveti saglanabilmesi, 1s1 iletimlerinin zayif olmasi, biyouyumluluk,

korozyon ve kararma direnci avantajlart mevcuttur (81).

Krom-kobalt alagimlari, titanyum alasimlari disinda diger tiim alagimlar igerisinde
en yiiksek erime derecesine (1300°C) sahiptir. Dokiim, uyumlama, parlatma gibi
laboratuvar islemleri agisindan calismasi zor ve zaman alicidir (82). Teknisyenlerin
uyumlama-parlatma islemleri sirasinda freze tozunu solumasi riski, asidik ortamlarda
belirgin 6l¢iide daha yliksek korozyon gostermesi, sertliklerinin fazla olmasi dolayisiyla
karsit diste asinmaya sebep olabilmesi ve nikel icerikli alagimlara gore daha fazla oksit

olusumuna neden olmasi gibi dezavantajlari da bulunmaktadir (81).

Dishekimliginde CAD/CAM sistemlerinin kullanilmasiyla birlikte Co-Cr
alagimlar1 geleneksel dokiim tekniginin yani sira; CAD/CAM bloklarindan frezeleme
(eksiltmeli tiretim) ile veya lazer sinterleme (eklemeli tretim) teknigiyle de
tiretilebilmektedir (83). Geleneksel dokim teknigi ile firetilen altyapilarda, metal
alagiminda internal poroziteler meydana gelebilir. Ayrica geleneksel dokiim siireci, klinik
ve laboratuvar asamalarinin yani sira, birden fazla materyali de icerdiginden, bu teknikte
marjinal uyumsuzluk kagmnilmazdir. CAD/CAM sisteminde kullanilan bloklar ise

endiistriyel olarak yiiksek standartlarda tiretilmekte olup homojen bir yapiya sahiptir (84).

CAD/CAM bloklarindan frezeleme teknigi; zaman, materyal israfi ve metal

frezeleme icin pahali aletler gerektirmesi nedeniyle verimli bulunmamaktadir. Ayrica
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frezeleme teknigi dogasi geregi, i¢i bos yapilarin veya karmasik sekillerin iiretimine izin
vermemektedir. Lazer sinterleme teknigi, frezeleme tekniginin dezavantajlarini
giderebilmek amaciyla daha verimli olan eklemeli, katman katman, ii¢ boyutlu iiretim
yaklasimina dayanmaktadir. Hizli direkt liretim sistemlerinin gelismesiyle ortaya ¢ikan
lazer sinterleme tekniginde, herhangi bir toz materyal yataginin yiizeyine lazer veya farkli
bir 151k uygulanarak kat kat eritilen kati materyalin iiretimi tamamlanmaktadir. Metal
parcalarin, ek maliyet gerektirmeden, verimli ve dogrudan iiretilmesini saglar. Tiim bu
islemler, daha Onceden taranmis verilerden tasarlanmis CAD dosyasi tarafindan
olusturulur. Lazer sinterleme, iiretim sonrasi el ile son islemlere gerek kalmadan,

karmasik bigimli metal bilesenlerin iretimi ig¢in ¢ok uygundur (85).

Son yillarda lazer sinterleme ve frezeleme teknolojisinin avantajlarini birlestiren
hibrit tiretim teknigi, implant destekli protezler i¢in metal altyap: iiretiminde yeni bir
yaklasim olarak oOnerilmektedir. Hibrit tiretim teknigi; zaman-maliyet agisindan en
verimli lazer sinterleme eklemeli iiretim yontemiyle tiim altyapinin {iretimine izin
vererek; freze asamasini implant-platform/altyap1 araylizeyiyle sinirlandirmaktadir. Bu
yeni teknoloji, implant destekli protezler i¢in olduk¢a hassas, diisiik maliyetli altyapilarin

tiretilmesine olanak tanimaktadir (86).
4.6.2.2. Titanyum

Titanyum yer kabugunda bulunan elementlerin %0.6° s olusturan elementtir.
Dogada genellikle rutile (TiO2) ya da ilmenit (FeTiO,;) formunda bulunan bu element,
1789 yilinda William McGregor tarafindan bulunmustur. %98-99° luk saf titanyum ilk
olarak 1910 yilinda Hunter tarafindan elde edilmistir. Titanyumun oksijen, nitrojen ve
hidrojen ile kolaylikla reaksiyona girmesi metalik olarak bulunmasini olanaksiz hale

getirmekte; genellikle mineraller ile bilesim halinde bulunmaktadir (87).

Titanyum, poliformik doniisiimler gosteren allotropik bir elementtir (88). Saf
titanyum ve alagimlart diisiik sicakliklarda hegzagonal yapiya sahiptir ve alfa titanyum
olarak isimlendirilmektedir (87). 885°C’nin iistiinde body-centered cubic (BCC) yapisina
(B fazina) doniismekte ve bu fazda 1668°C’ de eriyene kadar kalmaktadir. Bu yapisal

gecis, titanyumun o, o’ya yakin, o/f ve B olmak tlizere dort farkli faz kombinasyonunu
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ortaya ¢ikarmaktadir (88). Dis hekimliginde kullanilan titanyum alasimlari, o-fazindaki
CpTi (Commercially Pure Titanyum-CpTi), o/p fazindaki Ti-6Al-4V, Ti-6A17Nb ve -

fazindaki Ti-Mo ortodontik telleridir (89).

Tablo 2. Medikal uygulamalar igin gelistirilmis Ti alagimlarinin mekanik 6zellikleri

Gerilme Kaha
Materyal [()Ii;g;(;' [E)iife?gin?ﬁﬂygg) Uzama (%0) Elastisite
Modiilii (GPa)
o-tip
Pure Ti grade 1 240 170 24 102.7
Pure Ti grade 2 345 275 20 102.7
Pure Ti grade 3 450 380 18 103.4
Pure Ti grade 4 550 485 15 104.1
o+f-tip
Ti-6Al-4V 895-930 825-869 6-10 110-114
Ti-6Al-4V ELI 860-965 795-875 10-15 101-110
Ti-6Al-7Nb 900-1050 880-950 8.1-15 114
Ti-5Al-2.5V 1020 895 15 112
p-tip
Ti-13Nb-13Zr 973-1037 836-938 10-16 79-84
Ti-12Mo-6Zr-2Fe 1060-1100 1000-1060 18-22 74-85
Ti-15Mo 874 544 21 78
Ti-15Mo-5Zr-3Al 852-1100 838-1060 18-25 80
Ti-15Mo0-2.8Nb-0.2 Si 979-999 945-987 16-18 83
Ti-35.3Nb-5.1Ta-7.1Zr 596.7 547.1 19 55
Ti-29Nb-13Ta-4.6Zr 911 864 13.2 80

o titanyum alasgimlart endistriyel olarak 1siya dayanikli alagimlar olarak
kullanilmaktadir. B titanyum alasimlar a-tipine kiyasla iistiin esneklik gostermektedir.
Beta titanyum alagimlari iyi islenebilirlik ve diisiik elastisite modiilii sergilemektedir. o +
B titanyum alasimlari, a ve P fazlarinin kararliligini arttiran elementleri yapilarinda bir
arada bulundururlar ve bu iki faz arasinda ézellikler tagirlar. Iyi sekil verilebilir ve yiiksek
1sida kullanilabilirler. Bu tip alagimlara Ti6Al4V ve Ti6Al7Nb 6rnek olarak verilebilir
(90).

Alasimsiz titanyum olarak da isimlendirilen saf titanyum karbon, oksijen, nitrojen

ve demir gibi eser elementler icermektedir. Bu eser elementler saf titanyumun mekanik
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Ozelliklerini arttrmakta ve Grade 1° den Grade 4’¢ dogru artan oranlarda
bulunmaktadirlar (91). Yapilacak restorasyona gore titanyum metalinin se¢iminde
mekanik 6zellikler onem kazanmaktadir. Sabit restorasyonlar i¢in Grade 1 ve Grade 2 saf
titanyum tercih edilebilmekte, Grade 4 saf titanyumun kullanimi ise hareketli boliimlii
protezlerde altyapi olarak tavsiye edilmektedir (92). Dental implantlarin tiretimi igin
korozyona direngli ve diger siniflardan daha dayanikli olmalari1 sebebiyle ticari olarak

grade 4 saf titanyum kullanilmaktadir (93).

Tablo 3. Saf titanyum oksijen icerigi (%)

Saf (CpTi) Ti Grade
Element 1 2 3 4

Nitrojen (max.) 0.03 0.03 0.05 0.05
Karbon (max.) 0.10 0.10 0.10 0.10
Hidrojen (max.) 0.01 0.01 0.01 0.01
Demir (max.) 0.20 0.30 0.30 0.50
Oksijen (max.) 0.18 0.25 0.35 0.40
Titanyum 99.48 99.31 99.19 98.94

Titanyum miikemmel korozyon direncine ve biyouyumluluga sahip olmasi
nedeniyle, tibbi uygulamalar i¢in yaygin olarak kullanilmaktadir; ancak, uygulama
yiiksek mukavemet gerektirdiginde, mekanik 6zellikleri yetersizdir. Bu gibi durumlarda
yiiksek mukavemetli Ti-6Al-4V alasimi kullanilmaktadir. Dayanikli ve 1stya direngli Ti-
6AIl-4V alagimi, havacilik ve uzay endiistrisinde kullanilmak tizere tipik bir a + B alagimi
olarak gelistirilmistir. Bu alasim bir a-stabilizator olarak %6 aliiminyum ve -stabilizator
olarak %4 vanadyum igerir. Ayni zamanda cerrahi implantlar i¢in de alasim olarak
kullanilmistir. Ti-6Al-4V alasimindaki vanadyumun sitotoksisitesine dikkat ¢eken
calismalar nedeniyle vanadyum yerine niyobyum (Nb) igeren Ti-6Al-7Nb alasimi,
biyouyumlulugu kaybetmeden yiiksek mukavemet elde etmek igin gelistirilmistir (90).

Titanyum, diisiik yogunluga (4,54 g/cm?) ve yiiksek gerilme direncine sahip hafif
bir metaldir. Erime noktas1 1668°C (3135°C), kaynama noktas1 3260°C ve genlesme
katsayis1 9.1x10%/°C’ dir. Is1 iletkenligi diisiiktiir ve kotii bir elektrik iletkenidir.
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Magnetik alandan etkilenimi ¢ok diisiiktiir ve bu 6zelligi ile magnezyum, aliiminyum ve
paslanmaz celiklere benzerlik géstermektedir (87). Titanyum ve alagimlarinin elastisite
modiilleri paslanmaz ¢elik ve Cr-Co alasimlarmin elastisite modiillerinin yaklagik
yarisidir (94). Saf titanyumun elastisite modiilii yaklasik 15x10° psi (103,4 GPa), alasim
halindeki titanyumun elastisite modiilii ise18x10° psi (124,1 GPa)’ dir (87).

Titanyum TiO, TiO,, Ti,O,, Ti;O5 gibi ¢esitli formlarda oksit olusturabilir ve bu
oksitlerin tabaka yapilar1 olduk¢a komplikedir. En distaki oksit tabaka daima oksijenden
zengin titanyum dioksittir (87). Titanyum, serbest oksijen ile karsilagtiginda olusan bu
oksit tabaka, alasimin korozyon direnci ve biyouyumluluk o6zelliklerini de
aciklamaktadir. Titanyumun korozyon direnci paslanmaz ¢elik ve Cr-Co alagimlarindan
daha tstiindiir (94). Allerjik reaksiyon meydana getirme potansiyelinin diisiik olmasi da

diger metallere kiyasla avantaj saglamaktadir (87).

Titanyumun X 1§1n1 absorbsiyonu nispeten azdir; bu 6zelligi ile altyapilarin klinik
kalitesi degerlendirilebilir, marjinal preparasyon simirinda olusan veya adeziv
restorasyonlarin altinda olusan sekonder c¢iiriikler fark edilebilir ve kronlanan dislerin

pulpasi kontrol edilebilir (87).

Saf titanyum veya titanyum alasimlar1 dis hekimliginde, dental implant materyali
olarak, implant ve dis destekli sabit protetik tedavilerde altyapr materyali olarak, tam ve
parsiyel protezlerde altyap: materyali olarak, endodontik doner aletlerde ve ortodontik

tellerde kullanilabilmektedir (6).

Son yillarda, titanyum ve alagimlarinin protetik restorasyonlarda altyap: materyali
olarak kullanimi giderek artmistir. Titanyum alasimlarin miikemmel biyouyumlulugu,
diisiik yogunlugu, agirlik oranina gore var olan yiiksek dayanim kuvveti, korozyona karsi
direngli olmas1 ve kiymetli metallere gére daha ucuz olmasi protetik restorasyonlarda

tercih edilmesinde 6nemli rol oynamaktadir (85).

Titanyum altyapili restorasyonlarin iiretiminde, siklikla kullanilan yontemlerden
biri mum atim teknigi ile dokiim yontemidir (95). Biiziilme ve porozite olusumu titanyum
dokiim yonteminde siklikla karsilagilan teknik sorunlardandir. Bunun nedeni, titanyumun

cok diisiik yogunluga (4.5 g/cm®) sahip olmasidir. Diisiik yogunluk &zelligi materyalin
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dokiilebilirliginin az olmasina ve dokiim sonunda tamamlanmamis kenar bosluklarina
neden olmaktadir (96,97). Ayrica yiiksek erime sicakliklart ve rovetman igerigindeki
elementlerle reaktivitesi nedeniyle dokiimiiniin yapilmasi zordur (98). Titanyumun
yiiksek (1668°C) erime noktasi, soguma esnasindaki kontraksiyonun kompanse
edilmesini zorlastirmaktadir. Bu durum, Ozellikle implant destekli protezlerin iist
yapilarinin pasif uyumunu engellemektedir (99). Titanyumun dokiim islemlerinin
kolaylastirilmast ve titanyum sabit restorasyonlarin kenar uyumlarinin arttirilmasi igin

0zel revetmanlarin ve dokiim yontemlerinin kullanilmasi gerekmektedir (99-103).

Farkli dokiim yontemlerinin varligina ilaveten Ti ve Ti alagimlarinin altyap1 olarak
tiretiminde CAD/CAM yontemi de kullanilmaktadir. Bu yontem, titanyum
restorasyonlarin dokiim islemine gore daha uyumlu ve basit olarak {iretilmesine imkan
vermektedir (104,105). CAD/CAM ile titanyum altyap: iiretiminin dokiim yOntemine
gore en Onemli avantaji, dokiim sonrasi karsilasilan sert yiizey tabakasinin olusmamasi
ve boylece yeterli porselen titanyum baglantisinin saglanmasidir (106,107). Yiiksek
hassasiyetli ve gelistirilmis porselen-titanyum baglant1 avantajlarina ragmen, CAD/CAM
islemi zaman alicidir ve dnemli miktarda materyal atig1 olusturur. Ayrica, karmagik
sekillerin liretiminde sinurl1 bir yeterlilige sahiptir ve iiretim sonrasi el ile manipulasyonu
hala gereklidir (85). Titanyum altyap1 tiretiminde lazer sinterleme ve hibrit iiretim
teknikleri de kullanilabilmektedir.

4.6.3. Zirkonya

Zirkonyum, “Zr” sembolii ile ifade edilen, parlak, grimsi-beyaz renkli atom
numarast 40 olan bir elementtir. Oda sicakliginda kat1 formda bulunan zirkonyumun
erime noktast 1855°C ve kaynama noktas1 4409°C’ dir. Zirkonyum hegzagonal kristal
yapiya sahiptir ve yogunlugu 6,49’ dur. 1789 yilinda Alman kimyac1 Martin Heinrich
Klaproth tarafindan bulununan zirkonyum oksit 1960’11 yillarda biyomateryal olarak
kullanilmaya baslanmustir. Ilk olarak ortopedi alaninda kullanilmaya baslanan zirkonya,
sertligi, asinma direnci, mekanik ve 1sisal degisimlere dayaniklilig1 ve korozyon direnci

sayesinde oldukea iyi sonuglar vermistir (108).

Zirkonya; saf, kismi stabilize ve tam stabilize olmak tizere li¢ farkli formda

bulunmaktadir. Saf zirkonya dogada, oksit (ZrO2) formunda ya da zirkon tas1 (ZrSiO4)
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formundadir. Oda sicakliginda monoklinik fazda olan saf zirkonya 1170°C’e kadar
stabildir. Bu sicakligin iistiine ¢ikildiginda tetragonal forma, 2370°C’nin iizerinde ise
kiibik forma geger. Soguma islemi sirasinda ise 1070°C’ de tetragonal-monoklinik faz
degisimi gerceklesir. Bu degisim sirasinda da %3-4’liik bir hacim biiyiimesi olusur. Bu
genlesme ile olusan stres sonucu saf zirkonya i¢inde ¢atlaklar olusur ve oda sicakligina
diisiiriildiglinde yapiy1 pargalara ayirir. Bu kontrolsiiz faz degisimleri, saf zirkonyanin

birgok alanda kullanimini imkéansiz hale getirmistir (109).

Kalsiyum oksit (Ca0), magnezyum oksit (MgO), seryum oksit (CeO2) ve yitriyum
oksit (Y203) gibi yapiy1 kararli kilic1 (stabilize edici) oksitlerin saf zirkonya igerisine
ilave edilmeleri faz doniisiimlerini engellemekte ve oda sicakliginda ¢ok fazli sistemlerin
olusumuna izin vermektedir. Saf zirkonya, bu oksit stabilizatorlerin ilavesi ile
1000°C’nin lizerine kadar isitildiginda tetrogonal faza gegmekte, ancak tekrar oda
sicakligina disiiriildiigiinde saf zirkonyadan farkli olarak yap1 kiibik ile tetragonal fazin
karisimi seklini almaktadir. Bu ilaveler ile zirkonya yap, 1s1l islemler sonunda yari stabil

zirkonya (PSZ) halini almaktadir (109).

Dis hekimliginde kullanilan ii¢ zirkonya sistemi vardir. Bunlar; zirkonya ile
sertlestirilmis alumina (ZTA), magnezyum ilaveli parsiyel stabilize zirkonya (Mg-PSZ)
ve vyitriyum ilaveli tetragonal zirkonya (3Y-TZP)’dir (110). Stabilize zirkonya
materyalleri arasinda en fazla kullanilan seramik olan Y-TZP, saf zirkonyaya agirliginin

% 2-3’1i oraninda yitriyum oksidin (Y203) ilavesiyle elde edilmektedir (111). Yttrium

oksit ile stabilize edilmis zirkonya diisiik korozyon potansiyeli, diigiik termal iletkenlik,
yiiksek egilme mukavemeti (900-1200 MPa) ve sertlik (1200 Vickers) gibi iyi kimyasal
ve fiziksel 6zelliklere sahiptir (109,112). Elastisite modiiliisii: 200 MPa {izerinde oldugu
icin diger giliclendirilmis seramiklerden endikasyonlari daha genistir (110). Altyapilar
metal altyapilara benzer radyoopasite gosterirler, bu ozellikleri marjinal uyumun

degerlendirilebilmesine imkan tanimaktadir (113).

Klinik dis hekimliginde; tamamen sinterlenmis veya Sicak izostatik Presleme
(HIP), kismen sinterlenmis zirkonya ve sinterlenmemis veya "Green Stage" zirkonya
olmak tizere kullanilan {i¢ temel zirkon tipi mevcuttur. Son iki tip, HIP zirkonyadan daha

yumusaktir ve frezelenmesi daha uygun maliyetlidir. Frezeleme isleminden sonra
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zitkonya altyapilar1 1350°C-1500°C arasindaki firinlarda sinterlenir ve burada nihai
sekiller, kuvvetler ve fiziksel ozellikler elde edilir. Kismen sinterlenmis zirkonya

altyapilari, sinterleme islemi sirasinda biiziilmeye izin vermek i¢in final altyapilardan

%20 - %25 daha biiyiik tiretilmektedir (114).

Zirkonya tabanli ¢ogu restoratif sistem, tasarim i¢in bilgisayar destekli tasarim /
bilgisayar destekli tiretim (CAD / CAM) teknolojisini ve iiretim i¢in hizli prototipleme
teknolojisini kullanmaktadir. Altyap1 tasarimi tamamlandiktan sonra, veriler altyapinin
tiretilebilmesi icin frezeleme birimine aktarilir. Altyapilar tamamen sinterlenmis
zitkonyum oksit veya kismen sinterlenmis zirkonyum oksit bloklarindan
tiretilebilmektedir. Kismen sinterlenmis altyap: destekleyicileri, tamamen sinterlenmis
bir blokta freze prosediirii sirasinda mikro catlaklarin olusabilecegini iddia ederken,
tamamen sinterlenmis altyapr destekleyicileri, liretim siirecinde herhangi bir biiziilme
olmadigindan marjinal uyumun daha {stiin oldugunu savunmaktadir. Kismen
sinterlenmis zirkonya teknigi altyapinin monolitik sekle tamamen uyarlanmasi ve igsel

renklendirme gibi avantajlar da sunmaktadir (115).

Zirkonya bircok dental restorasyonun yapiminda kullanilmaktadir ve diistik
bakteriyal kolonizasyonu 6zelliginden dolayr uygun bir protetik materyaldir (116).
Zirkonya altyapi, estetik ve biyouyumluluk agisindan metal alasimlar ya da titanyum
altyapilardan tistiindiir (117). Yiiksek biikiilme dayanimi anterior ve posterior bolgelerde
oldugu gibi tam ark sabit restorasyonlar i¢in altyapir materyali olarak kullanilabilmesine
izin vermektedir (118). Zirkonyanin major bir dezavantaji; uyumsuzluk halinde kesilip
yeniden birlestirilemediginden altyapinin yeniden iiretilmesi gerekliligidir. Zirkonya
altyapilar cogunlukla yiiksek estetik sunan {istyapi porseleni ile veneerlenirler ancak
multifaktoriyel nedenlerle fraktiirler ve chippingler gosterirler. Yavas sogutma gibi siire¢
modifikasyonlar1  veneer materyallerin chippinglerini azaltmis ve zirkonya

restorasyonlarin basarisini arttirmigtir (119).

4.6.4. Polietereterketon (PEEK)

PEEK (-C6H4-OC6H4-0O-C6H4-CO-)n, aril halkalar1 arasinda eter (-O-) ve keton
(-CO-) baglan igeren, yar1 kristalize lineer polisiklik aromatik bir termoplastiktir

(120,121). Yapisindaki aromatik halkalar; mekanik kuvvetlere, termal ve oksidatif
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etkilere kars1 direncini arttirmaktadir (121). 1978' de Imperial Chemical Industries (ICI)

tarafindan iiretilmis ve patentlenmistir (122). 1980' li yillarda, kimyasal dayaniklilik ve

yiiksek termal kararlilik 6zellikleri nedeniyle, daha ¢ok havacilik endiistrisinde, tiirbin

bigcaklarin yapiminda kullanilmistir. 1990' larin sonunda PEEK, o6zellikle ortopedi ve

travma uzmanliklarinda metal implant parcalarina alternatif olarak kullanilmaya

baglanmigtir (123,124).

f{@~@eH

Sekil 4. PEEK kimyasal yapisi

Polietereterketon (PEEK) materyalinin genel 6zellikleri sunlardir;

Egilme modiilii 140-170 MPa, yogunlugu 1300 kg/m3 ve termal iletkenlik degeri
0,29 W / mK'dir (125).

335.8 °C' ye kadar yiiksek termal kararliliga sahiptir; bu sayede yapisal hasar
olusmadan radyasyon ve 1s1 ile sterilize edilebilmekte ve medikal kullanim igin
uygun bir biyomateryal olarak tercih edilebilmektedir (121,125).

PEEK'in 6zel kimyasal yapis1 materyale; konsantre siilflirik asit disinda ¢ogu
maddeye kars1 direng ve asinma direnci gibi kararli kimyasal ve fiziksel 6zellikler
kazandirmaktadir (125).

Elastisite modiilii 3-4 GPa' dir. Elastisite modiili ve gerilme 6zellikleri insan
kemigi, mine ve dentinine yakindir. Kemige yakin elastisite modiilii ile ¢igneme
sirasinda olusan kuvvetleri absorbe ederek, bu kuvvetleri servikal bolgedeki peri-
implant bélgesinden uzak tutmakta ve krestal kemik rezorpsiyonunu 6nlemektedir
(125,126).

Hidrolize dayaniklilig1 ve diger materyallerle diisiik reaktivitesi nedeniyle PEEK,
metal alerjisi olan veya metalik tada duyarl hastalar i¢in uygun olabilir. Galvanik

etki gostermez (125,127).
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e Toksik degildir ve miikkemmel biyouyumluluk 6zelliklerine sahiptir (125).

e Daha hafif protezlerin iiretilebilmesine izin veren; fonksiyon sirasinda yiiksek
hasta memnuniyeti ve konforu saglayan diisiik 6zgiil agirliga sahiptir.

e Opak beyaz renkte, rijit ve radyolusent bir materyaldir. Radyolusent 6zelligi
nedeniyle tanisal goriintiileme islemleri sirasinda daha az artefakt olusturur (125).

e Disiik alerjik reaksiyon gostermesi, {istiin cilalanabilirligi ve disik plak

afinitesinin olmasi diger 6zellikleridir (128).

Tipta ve dis hekimliginde kullanilan metalik materyaller, kemik ile kiyaslandiginda
daha yiiksek elastisite modiiliine sahip olmalari, galvanik akim olusturmalar1 (metal
iyonlarinin salinimi), BT ve MR taramalarinda artefaktlara sebep olmalar1 gibi bir¢ok
dezavantaja sahiptir. Dolayisiyla PEEK; mukavemet/agirlik orani, kemige benzer
elastisite modiiliine sahip olmasi ve korozyon direnci 6zellikleri nedeniyle, metalik
alagimlara alternatif bir materyal olarak gosterilmektedir (129). Ayrica sertligi ve
elastisite modiilii metal alasimlara kiyasla daha diisiik olmasina ragmen, benzer asinma
ozellikleri gostermektedir (130). Seramik materyallerle kiyaslandiginda ise fonksiyonel
stresleri daha iy1 absorbe eder, deformasyona karsi daha direnglidir ve karsit arktaki
minede asindirict etkisi daha azdir (131,132). Ayrica metal alagimlari ve zirkonya gibi
materyallerin elastikiyeti az oldugu icin olusan asir1 stresler protez kiriklarina, TME
problemlerine, implant ve dis ¢evresindeki destek dokularda hasara neden olabilmektedir.
Dolayisiyla PEEK'in sok absorbe etme 0zelligi, implant ve dis destekli kopriiler ve
kronlar i¢in istenen bir 6zelliktir (129).

Dis hekimliginde PEEK, tip alaninda genis kabul gordiikten sonra kullanilmaya
baglanmigtir (133). Dental implant materyali olarak da kullanilmasi i¢in ¢alismalar
yapilsa da, glinlimiizde dental implant materyalinden ziyade; protetik materyal olarak
popiilarite kazanmustir (128,134). lyilesme basligi, abutment, implant destekli bar
materyali, sabit protezlerde altyapr materyali, hareketli protezlerde ana baglayici, krose
ve diger komponentlerin yapimi i¢in kullanilabilmektedir (135-141). Kanitlanmis
biyouyumlu dogasi, sok absorbsiyon oOzellikleri ve CAD/CAM ile iiretilebilmesi
nedeniyle implant destekli tam ark restorasyonlarda metale alternatif bir altyap1 materyali

olarak da gosterilebilmektedir. Ancak, uzun dénem sonuglarina dair yeterli ¢alisma
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bulunmamakta; bu da PEEK materyali kullanilarak iiretilen implant destekli sabit protez

rehabilitasyonlarinin sonuglariin degerlendirilmesini gerekli kilmaktadir (142).

Opak beyaz-grimsi renge sahip olmasi nedeniyle, sabit protezlerde monolitik olarak
kullanim1 sinirhidir ve kompozit rezinlerle veneerlenerek kullanilmaktadirlar (143).
Kompozit rezinler ile birlikte PEEK altyapisinin opak rengi elimine edilerek yiiksek
estetik bir sonug saglanmaktadir. Isikla polimerize indirekt kompozit veneer materyalleri
ile arasindaki yliksek baglanma dayanimi da PEEK materyalinin avantajlar1 arasinda
sayilabilir. DIN EN ISO 10477 / Jena Universitesine gére PEEK altyap: ve 1sikla
polimerize indirekt kompozit rezin materyalleri arasinda 25 MPa' a kadar yeterli
baglanma dayanimi degerleri elde edilebilmektedir. Veneer materyalinin chippingi,
geleneksel kompozit rezinlerle intraoral olarak onarilabilir. Benzer sekilde, estetik
bolgede optimal estetik ve ideal yumusak doku profili elde etmek i¢in de intraoral olarak
modifiye edilebilir. Ayrica Rzanny ve ark.' nin 1g1kla polimerize indirekt kompozit rezin
veneer materyallerinin boyanma direnciyle ilgili ¢alismalar1 da, bu 6zelligin seramiklerle

ayni veya seramiklere kiyasla biraz daha diisiikk oldugunu gostermistir (127).

Diisiik yiizey enerjileri ve kimyasal inert 6zellikleri veneer materyallerinin yiiksek
performansli polimerlere baglanmasim1 zorlastirmakta ve yiizey modifikasyonu
gerektirmektedir. Yiizey modifikasyon islemleri, mekanik ve kimyasal olarak
gerceklestirilebilmektedir. Mekanik islemler arasinda; aliiminyum oksit ve silika
partikiilleri ile agindirma, lazer ve plazma uygulamalari, frez ile asindirma yer almaktadir.
Kimyasal ylizey islemleri arasinda; siilfirik asit ve piranha ¢ozeltisi ile asindirma,
Visio.link® (Bredent, Senden, GE) ve Signum PEEK Bond® (Heraeus Kulzer, Hanau,

GE) gibi adeziv primerlerin uygulanmasi bulunmaktadir (144).

PEEK, endiistriyel olarak preslenmis bloklar, endiistriyel olarak preslenmis peletler
ve graniiler formlarda bulunmaktadir (145). Bloklar ve peletler hammadde PEEK
graniillerinin 6nceden sikistirilmis formlaridir (146). Dental uygulamalar i¢in, PEEK,
endiistriyel olarak iiretilmis bloklardan bilgisayar destekli tasarim ve bilgisayar destekli
tiretim (CAD-CAM) teknolojisi kullanilarak ya da pelet ve graniiler formlardan vakum
presleme ile islenebilmektedir (147). Vakum presleme, alagimlarin dokiim islemine

benzemektedir. Onceden 1sitilmis mufla ve eritilmis materyal, vakumla presleme cihazina
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yerlestirilerek sikistirtlir. Bu islem Kalipli Enjeksiyon Teknigi (Injection Molding
Technique), Ekstriizyon Teknigi (Extrusion Technique) ve Kalipli Basing Teknigi
(Compression Molding Technique) olmak tizere 3 farkli teknikle gergeklestirilebilir
(145). Presleme teknigi; ekstra 1s1l islem gerektirmesi ve prosediiriin tamamen kullaniciya
bagli olmasi nedeniyle standardizasyonun saglanamamasi dezavantajlarina sahiptir (148).
Uretim yoénteminin PEEK'in mekanik 6zelliklerini dnemli 6lciide etkileyebilecegine dair
caligmalar da mevcuttur. Vakum presleme yontemine kiyasla, CAD/CAM teknolojisinin
kullanilmasiyla tiretilen restorasyonlar daha diisiik deformasyon ve daha yiiksek kirilma
dayanimi gostermektedir (139,147,149). CAD/CAM teknolojisi ayrica hizli iretim,
diisiikk maliyet, ekstra 1s1l islem gerektirmemesi ve daha ince kalinlikta restorasyonlarin

tiretilmesi gibi avantajlar da saglamaktadir (145).

PEEK ve PEKK materyallerine farkli doldurucular eklenerek; hem mekanik
ozelliklerinin gelistirilmesi hem de elastisite modiiliiniin ve uygulama alanlarinin
arttirilmasi saglanabilmektedir. Doldurucu partikiiller, gelen kuvvetleri absorbe ederek,
deformasyona kars1 matrikse destek olmaktadir. Doldurucu igermeyen PEEK
materyalinin  diisiik  elastisite modiiliine sahip olmas1 kullanim alanlarini
siirlandirmaktadir (150-152). PEEK ve PEKK materyallerini giliglendirmek igin
materyale; karbon fiberler, cam fiberler, seramik partikiilleri, titanyum dioksit ve baryum
stilfat tozu eklenebilir. Normalde transliisent 6zellik gosteren PEEK ve PEKK
materyallerine, baryum siilfat tozu eklenmesi, radyolojik muayeneyi kolaylastirirken;
mekanik 6zelliklere herhangi bir katkida bulunmamaktadir (151). Bu prosediir genellikle

travma cerrahisinde uygulanmaktadir (153).
4.6.5. Modifiye PEEK (BioHPP)

BioHPP (Yiiksek Performansl Polimer), PEEK esasli, yiiksek teknoloji {irlinii bir
termoplastik polimerdir. Bredent (Senden, Germany) tarafindan dental kullanim igin
dretilmis ve optimize edilmistir. Restorasyonlarin daha iyi polisajlanabilmesi icin
seramik mikropartikiiller icermektedir. Bu seramik dolgu partikiilleri yaklasik 0.3-0.5
mikron biiyiikliigiine sahiptir ve toplam BioHPP hacminin %20' sini olusturmaktadir.
Mikro boyutlari nedeniyle, polimerin makro yapisinda homojenlik elde edilebilmektedir.

Materyalin yiiksek derecede cilalanabilirligi  plak retansiyonunun diisilk olmasi

31



avantajin1 saglamaktadir (154). Bu modifiye edilmis PEEK materyalinin en biiyiik
avantaj1 4 GPa elastisite modiiliine sahip olmasidir; bu 6zellik materyali neredeyse kemik
kadar elastik hale getirirerek kuvvet kirici olarak hareket etmesine ve restorasyona-
destek dislere aktarilan stresleri azaltmasina izin vermektedir (155). BioHPP materyalinin
diger 6zellikleri: egilme mukavemeti > 150 MPa, su absorbsiyon: 6.5 pg/ mm3, M: erime
aralig1 (DSC) yaklasik 340 © C, baglanma giicii > 25 MPa, yogunluk: 1.3-1.5 cm3, sertlik
(HV): 110 HV 5/20 seklindedir (156).

Sinif 11 t1bbi {iriin olarak onaylanan BioHPP, &zellikle 0,3pg/mm?® den diisiik su
¢Oziiniirliigl ve diger materyallere karsi diislik reaktivitesi nedeniyle allerjisi olan hastalar
icin uygundur (156). Diisiik 6zgiil agirhiga sahip olmasi, BioHPP kullanilarak iiretilen
protezlerin hafif olmasi1 avantajin1 saglamaktadir. Kistler ve ark., asinmaya kars: yiiksek
direng Ozelliklerini, yaptiklari ¢alismalarla kanitlamislardir (154,157). Bu modifiye
edilmis PEEK materyalinin bir bagka avantaji, PMMA'ya veya indirekt kompozit rezin
materyallerine yiliksek baglanma direncidir (155).

Titanyum, zirkonyum veya seramik ile karsilastirildiginda, BioHPP ile
rehabilitasyon vertikal ve lateral hareketler sirasinda olusan maksimum c¢igneme
kuvvetlerini énemli 6l¢iide azaltir. Bu 6zellik hasta i¢in olumlu bir etki olusturur ve
restorasyonun dayanikliligini arttirir (156). BioHPP, mitkemmel biyouyumluluk, iistiin
mekanik davranis, yiiksek sicaklik dayanimi ve kimyasal kararlilik 6zellikleri de goz
oniine alindiginda; endokron, hareketli protez ve obtiirator uygulamalari, gegici
abutment, implant pargalari, implantiistii bar materyali ve sabit protez altyap: materyali
olarak kullanilabilmektedir (155,158). Klinik raporlar, metal rezin baglanti problemlerini
cozebilmek amaciyla BioHPP' nin tam ark restorasyonlar i¢in de alternatif bir altyapi
materyali olabilecegini 6ne siirmektedir (159,160). Bu baglamda Zoidis ve ark., tam
digsiz tst genede all-on-four teknigine gore yerlestirilen implantlar iizerinde protetik
altyapt materyali olarak, seramik dolduruculu giiclendirilmis PEEK materyalini
polimetilmetakrilat (PMMA) kaplamalarla kombine ederek kullanmiglardir. 2 yillik
klinik takip sonucunda vida gevsemesi, kaplama malzemesi kirilma, asinma veya
renklenme goriilmemistir. Tedavi sonucuna ve takip randevularindaki degerlendirmelere
gore PEEK altyapilarin PMMA kaplamalar ile birlikte elastik performansinin, 6zellikle

propriyosepsiyon eksikliginin oldugu all-on-four konseptli tedavilerde, implant destekli
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protezler lizerindeki okluzal yiikleri azaltarak restorasyonu ve karsit arki koruyabilecegi

bildirilmistir (155).

Vosshans ve ark.” nin ¢alismalarina gore , bir altyapi materyali olarak BioHPP’ nin;
diisiik 6zgiil agirliga sahip restorasyonlarin hazirlanabilmesi, kemige benzer elastikiyet,
sok-absorbsiyon etkisi, metal igermeyen restorasyon iiretilebilmesi, diisiik materyal
yorgunlugu, viskolastik kirilmanin olmamasi, korozyona sebep olmamasi ve diistik plak
birikimi gibi avantajlar1 mevcuttur. Altyapinin dayamikliligi, seramik nanopartikiiller
ilavesi ile biiylik Olglide artmaktadir ve bu, daimi restorasyonlar i¢in uygun olan
dayaniklilik modiili gereksinimlerini karsilamaktadir (156). Ayrica beyaz rengi
nedeniyle, geleneksel metal altyapilara kiyasla gelismis bir estetik goriiniim
saglamaktadir (158). BioHPP altyapilart CAD/CAM teknigi veya geleneksel kayip mum
teknigi (Kalipli Basing Teknigi) ile iiretilebilmektedir (156).

4.6.6. Polyetherketoneketon (PEKK)

Polieterketonketon (PEKK), aromatik halkalar arasinda eter ve karbonil gruplari
iceren, yar1 kristalize, lineer termoplastik bir polimerdir (161). PEEK ile
karsilagtirildiginda igerdigi ikinci keton grubu nedeniyle; baski dayanikliligi %80 daha
fazladir, daha yiiksek erime noktasina ve yiiksek cilalanabilme yetenegine sahiptir (162).
Polimerlerin performans gelisimini gdsteren piramidin en list basamaginda yer alan
PEKK materyali, miikemmel biyouyumluluk, 1yi boyutsal kararlilik, mevcut sterilizasyon
yontemlerine uygunluk, diistik 6zgiil agirlik, radyoliisensi, sok-absorbsiyon, miikemmel
asinma ve abrazyon direnci, yliksek yorgunluk direnci o6zelliklerine sahiptir
(152,163,164).

O==0

n

Sekil 5. PEKK kimyasal yapis1
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PEKK, yiiksek performansli bir polimer ailesi olarak bilinen PolyArylEtherKetone
(PAEK) ailesindeki polimerlerden biridir. Materyal 6zellikleri ve iyi biyouyumlulugu
nedeniyle tibbi alanda greft materyali olarak kullanilmaktadir. PEKK ayrica ortopedik
uygulamalarda, uzun dénem basaris1 kanitlanmig titanyuma alternatif materyal olarak

kabul edilmistir (165).

PEKK' u titanyumdioksit (TiO,) ile kombine ederek Pekkton Ivory® (Cendres +
Metaux, Milano, Italia) olarak ticarilestiren liretici firma tarafindan materyal dental
pazara ilk olarak 2011 yilinda sunulmus ve dental protezlerde kullanima uygunlugu 2014
yilinda kabul edilmistir. Polimer, 2017 yilinda Amerika’da, 2018 yilinda ise Japonya’da
dental kullanima uygunluk onay1 almigtir (166). Uretici firma arastirma sonuglarina gére;
PEKK 246 MPa ile dentine (297 MPa) benzer bir sikistirma giiciine sahiptir. Elastisite
modiilii (5.1 GPa) dentine kiyasla daha diistiktiir (167).

PAEK

Yiiksek Performansh Polimerler

ot Miihendislik Polimerleri

PMMA

Ticari Polimerler

Amorf Kristalin

Sekil 6. Polimerlerin performans gelisim piramidi

PEKK dis hekimliginde; geg¢ici abutment materyali, sabit protezlerde altyap:
materyali, hareketli protezlerde ve implant destekli protezlerde altyap1 materyali olarak
uygulanabilmektedir (168,169). Ek olarak, Lee ve ark.’nin sonlu elemanlar analizi
caligmalarina gore; uygun stres dagilimi nedeniyle post ve core materyali olarak da

kullanilabilmektedir (165). Bruksizmi olan hastalarda, karsit arkta dogal dentisyon veya
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sabit protez varliginda, distal kantilever kullaniminin gerekli oldugu veya uzun gévde
mesafesi varligi gibi uygun olmayan implant planlamasi durumlarinda kontrendike

olabilmektedir (152).

Hafifligi ve farkli veneerleme materyallerine uygunlugu nedeniyle implant destekli
tam ark sabit protezlerde de altyapir materyali olarak kullanilabilmektedir. Dawson ve
ark., PEKK altyap1 iizerine lityum disilikat kronlardan olusan mandibular implant
destekli tam ark sabit restorasyonun, fonksiyonel ve estetik acidan basarili oldugunu
bildirmiglerdir (170). Oh ve ark., segmentel mandibulektomi yapilmis bir hastaya, PEKK
alt yap1t ile PMMA kronlardan olusan implant destekli tam ark sabit protez
planlamislardir. 1 yillik takip sonrasinda PEKK materyalinin, mandibula

rekonstriiksiyonunda protetik altyapi olarak basariyla kullanildigi bildirilmistir (164).

Zirkonya ve Co-Cr alasimi gibi yiiksek elastisite modiiliine sahip materyaller
kullanilarak iiretilen implant destekli protetik altyapilarda, yliksek stres konsantrasyonu
olustugu yapilan c¢alismalarla gdosterilmistir. Yiiksek elastisite modiiliine sahip
materyaller egilme kuvvetlerine PEKK' dan daha direngli olmakla birlikte, altyapinin
terminal dayanaklarinda daha yogun stres olusturmaktadir. PEKK dogal dis ve kemige
benzer elastisite modiilii nedeniyle; kolayca pasif uyum olusturabilir, stres dagilimi ve
sok absorbsiyon avantajlar1 saglamaktadir. Ayrica diisiik 6zgiil agirhiga sahip olmasi
nedeniyle asir1 yiikk ve kemik rezorpsiyonu agisindan iyi bir biyolojik prognoza sahip

olmasi beklenmektedir (169,171,172).

Stawarczyk ve ark.’a goére, PEKK metal restorasyonlara kiyasla daha estetik bir
goriiniime sahiptir (133). Ancak PEKK materyalinin diisiik saydamligi ve opak beyaz-
grimsi pigmentasyonu, monolitik restorasyon olarak iiretimini sinirlamakta; tatmin edici
sonuclar elde etmek icin estetik bir materyal (kompozit, seramik, akrilik rezin) ile

veneerlenmesi gerekmektedir (143).

PEEK’in aksine PEKK, kristalin ve amorf materyal o6zelliklerinin bir
kombinasyonunu sergilemekte ve daha genis bir {irin yelpazesine yol agmaktadir (162).
Kristalin yapidaki PEKK, amorf yapidaki PEKK’a kiyasla daha iyi mekanik 6zelliklere,
sertlige ve kimyasal dirence sahiptir. Amorf PEKK ise daha yiiksek esneklige sahiptir ve
islenmeleri daha kolaydir (152). Farkli sertlik derecelerinde iiretim olasiligi da PEKK' u
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farkli uygulamalar i¢in faydali kilar; sabit protezler icin kristalize PEKK, hareketli
protezler i¢in amorf PEKK tercih edilebilir (168).

Polieterketonketon materyalinin farkli oranlardaki TiO, igeriklerinin farkl
antagonistik materyallere karsi asinma tizerindeki etkisinin degerlendirildigi bir ¢alisma
sonucunda; TiO, konsantrasyonunun PEKK un asinma davranislari {izerinde 6nemli bir

etkisi oldugu bildirilmistir (173).

PEKK materyalleri ingot ve blok seklindeki ticari formlarda piyasada
bulunmaktadir. Ingot formlari kullanilarak presleme yontemi, blok formlar1 kullanilarak
da CAD/CAM yontemi ile restorasyonlar iiretilebilir. Alsadon ve ark., presleme ve
frezeleme teknikleriyle tiretilen PEKK materyallerini, iki eksenli egilme kuvveti, sertlik
ve optik Ozellikleri bakimindan karsilastirmislardir. Yapilan arastirma sonucunda her iki
yontemle iretilen Ornekler arasinda ne optik ozellikler bakimindan ne de mekanik

Ozellikler bakimindan bir fark bildirilmemistir (174).
4.6.7. Fiberle Gii¢lendirilmis Polimer (TRINIA ™)

Fiberle giiclendirilmis kompozit materyaller (FRC), rezin matriks igerisinde
bulunan cam, karbon veya polietilen fiberlerden olusmaktadir. Fiberin tiirti, yapisi ve
fiber/matriks baglantisinin kalitesi, materyalin mekanik 6zelliklerini belirlemektedir.
Laboratuvar ¢alismalari, fiberle gii¢lendirilmis kompozit materyallerin metal
alagimlariyla karsilastirilabilir veya daha yiiksek egilme direncine sahip oldugunu; daha
diisiik bir elastisite modiilii sergiledigini gostermistir (175). Fiberle giiglendirilmis
kompozit materyaller egilme dayanimimin yiiksek olmasi nedeniyle protetik altyap:
materyali olarak uygun mekanik 6zelliklere sahiptir (176). Laboratuvar ve klinik ¢alisma
sonuclarl, FRC materyallerin implant destekli protezlerde de altyapir materyali olarak

kullanilabilecegini gostermistir (177).

FRC altyapt materyali kullanilarak iiretilen implant destekli protezlerin, farkl
materyal ve tekniklere kiyasla cesitli avantajlar1 mevcuttur. FRC altyap: tiretimi ile ilgili
laboratuvar prosediirleri, dokiim metal altyapilara kiyasla daha az zaman almaktadir.

Maliyeti daha diisiiktiir. Metal altyapilarda oldugu gibi segmentlere ayirma ve lehimleme
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gereksinimi yoktur. Protez kaide materyali tam ark implant destekli protezlerde kullanilan
metal alasimli altyapilara kimyasal olarak baglanamamaktadir. Veneerleme s6z konusu
oldugunda, tabakali kompozit veya protez kaide materyali fiberle gii¢lendirilmis altyap1
materyaline kimyasal olarak baglanabilmektedir. Iyi bir estetik sonug elde edebilmek i¢in
FRC altyapisinin opak materyallerle maskelenmesine gerek yoktur (177). Metal
alagimlarda gozlenen iyon salinimi ve korozyon ile ilgili endiseler FRC materyallerinde
gozlenmemektedir. Metal alagimlarina kiyasla daha az rijittir. Azalmis rijidite kemik

implant arayiiziinde olusan stres degerlerinde farklilik olusturabilmektedir (178).

Metal alasimlarinda goézlemlenen dezavantajlar nedeniyle, igerigi fiberle
giiclendirilmis kompozit rezin olan TRINIA™; CAD/CAM ile islenebilen, metal
icermeyen restorasyonlar iiretebilmesi amaciyla Bicon Dental Implant firmas: tarafindan
geligtirilmistir. Agirligi zirkonya ve kobalt-kromdan daha az, gerilme dayanimi
zirkonyaya ile esdeger, biikiilme ve baski dayanimi kobalt-krom ile karsilastirilabilir

diizeydedir (179).
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Sekil 7. TRINIA™ diskleri ve bloklari

TRINIA™ CAD/CAM diskleri ve bloklar, cesitli katmanlarda ¢cok yonlii cam-fiber
ve rezinlerin birbirine ge¢mesiyle olusmaktadir. Hafif olmasi avantajina ek olarak,
yiiksek egilme mukavemetine (390 MPa) ve dentine benzer elastisite modiiliine sahiptir.
%40 epoksi rezin ve %60 cam-fiberden olusmaktadir. TRINIA™' nin elastisite modiilii,
dentin 12-14 GPa ve titanyum 102-118 GPa ile karsilastirildiginda 18.8 GPa' dir. %0.03
su absorbsiyonu ve miikemmel elastikiyet materyalin diger 6zellikleridir. TRINIA™ ve
abutment baglanma dayaniminin; 3M RelyX Unicem 2 Automix ile 18 MPa' ya ve Cera
Resin Bond (SHOFU) ile 18,6 MPa' ya ulastig1 bildirilmistir. Daimi restorasyonlar i¢in
kullanim1 FDA (Food and Drug Administration) tarafindan onaylanmistir (180).
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TRINIA™! nano-elmas frezleri kullanilarak geleneksel 1slak veya kuru frezeleme
makinesi sistemleri ile islenebilmektedir. Materyalin ¢ok yonliiliigii nedeniyle inley-
onley materyali, sabit protezlerde altyapi materyali, hareketli protezlerde ve implant
destekli sabit protezlerde altyap: materyali olarak kullanilabilmektedir. Simante, vidali
ya da teleskopik restorasyonlarla kullanabilir sekilde iiretilebilmektedir. Fildisi rengi ve
pembe renk alternatifleri mevcuttur. Minimum CAD/CAM islem sliresine ragmen
TRINIA™' nin egilme sertligi ve sikistirma mukavemeti yiiksektir. Hafifligi sayesinde

kullanim kolaylig1 avantaji saglamaktadir (180).

Sekil 8. CAM-tabanli frezeleme

Bu materyal ii¢ iiyeli sabit kopriilerde test edilmis ve altin standart olan metal-
seramik protezlerle benzer sonuglar elde edilmistir (181). Ayrica kisa siireli bir klinik
calismada 4 implant iistiine yapilan fiber destekli rezin kopriilerin basar1 oran1 yaklagik
%97 olarak bulunmustur (179). Zaporolli’nin implant destekli tam protezler tizerinde
yaptig1 giincel bir ¢alismada bu materyalin rijit altyapilara gore (metal, porselen) stresi
%25 oraninda azalttigi gosterilmistir (182). Ewers ve ark., toplam 101 hastaya,
TRINIA™ materyalini kullanarak ¢ok iiyeli kopriiler ve implant destekli tam ark sabit
protetik restorasyon tedavileri uygulamiglardir. 64 aylik takip siiresi sonunda bu
materyalin metal-seramik restorasyonlarla karsilastirilabilir mekanik 6zelliklere sahip

oldugu sonucuna varmiglardir (180).
4.7. Stres Analiz Yontemleri

Agizdaki fonksiyonel ve parafonksiyonel kuvvetler; digler, kemik, yumusak
dokular ve dental materyaller iizerinde stres olugsmasina sebep olmaktadir. Ortaya ¢ikan
bu streslerin dagilimlarinin saptanmasi ve analizi, yapilacak restorasyonlarin basarisini

arttirmak icin gereken gelistirme c¢alismalarinda 6nemli bir anahtardir. Bu nedenle
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kemikte, implantlarda ve uygulanacak restorasyonlardaki stresleri incelemek icin ¢esitli
stres analiz yontemleri kullanilmaktadir. Dis hekimliginde kullanilan stres analiz

yontemleri sunlardir (13,183):

Fotoelastik Stres Analiz Yontemi

Gerinim Olger (Strain Gauge) Stres Analiz Y dntemi

Kirilgan Vernik (Brittle Lacquer) Kaplama Yontemi ile Stres Analizi
Holografik Interferometri (Lazer Isini) ile Stres Analizi

Termografik Stres Analiz Yontemi

Radyotelemetri ile Stres Analiz Yontemi

N o a k~ wbh e

Sonlu Elemanlar (Finite Element) Stres Analiz Y 6ntemi

4.7.1. Fotoelastik Stres Analiz Yontemi

Transparan plastik materyallerin optik 6zelliklerine dayali bir stres analizi yontemi
olup; destek dislere, restorasyonlara, kemige ve implantlara gelen kuvvetlerin miktari,
yogunlugu ve lokalizasyonu fotoelastik modelde kuvvet ¢izgilerinin meydana gelmesiyle
dogrudan gozlenmektedir. Fotoelastik transparan model strese maruz kaldiginda
izokromatik c¢izgiler (fringe) olarak adlandirilan kuvvet ¢izgileri olusur ve bu ¢izgiler
kirmizi ile yesil renkler arasindadir. Modelde olusan bu streslerin goriinmesi i¢in polarize
filtre ya da polariskop kullanilmas1 gerekmektedir. Kuvvet c¢izgileri sayis1 arttik¢a ve
cizgiler birbirine yakinlastik¢a olusan stres de artar; bu sayede olas1 zayif noktalar,
kirilma potansiyeli olan bolgeler ve stres nedeniyle biyolojik degisiklik olusmasi

beklenen bolgeler tespit edilebilir (184,185).

Bu yontemin avantajlar1 arasinda ucuz ve uygulamasinin kolay olmasi, mekanik
problemler hakkinda genel bilgi vermesi ve madde igerisindeki streslerin dogrudan
gbzlenmesine olanak vermesi sayilabilir. Dezavantajlart ise in vivo arastirmalarda
kullanilamamasi, fotoelastik rezin kullanim gerekliligi, internal rezidiiel streslerin 6lgiim
sonuclarinda hataya sebebiyet verebilmesi ve sayisal dl¢limler i¢in kullaniminin zor

olmasidir (186).

4.7.2. Gerinim Olger (Strain Gauge) Stres Analiz Yontemi
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Gerinim oOlger, hafif deformasyon altinda akim olusan direnci degistiren kii¢iik
elektrikli direnglerdir. Bunlar, uygulandiklar1 nesnenin sekil degisikliklerini Slgerler.
Yakalanan elektrik sinyali veri elde etme iinitesine gonderilir, dijital bir sinyale
dontstiiriiliir ve bilgisayar tarafindan okunur. Gostergeler gerilime maruz herhangi bir

nesnenin deformasyonunu tam olarak kayit edebilir (187).
4.7.3. Kirillgan Vernik (Brittle Lacquer) Kaplama Yontemi ile Stres Analizi

Analizi yapilacak modelin lizerine 6zel bir vernigin siiriilmesinin ardindan model
firinlanir ve ardindan yiiklenmesi saglanir. Kuvvetlerin yogun oldugu bolgedeki catlaklar

kuvvet hatlarinin dogrultusunu gosterir (188).
4.7.4. Holografik Interferometri (Lazer Isim) ile Stres Analizi

Holografik interferometri cihazlarinda lazer 1s1m1 kullanilmakta olup; cismin 3
boyutlu goriintiisii holografik film {izerine kaydedilmektedir. Bu teknikteki hologram
filminin birden fazla ¢ekim i¢in kullanilmasi miimkiin olup; teknigin en ¢ok tercih edilen
tiirii ¢ift poz holografik interferometredir. Hologram plagina, dnce baglangi¢ konumunda
olan cisim kaydedilir. Cisme 1s1 veya mekanik deformasyon uygulandiktan sonra yeni
seklin ¢ekimi, ayn1 hologram plakasina yapilir. Béylece her iki ¢ekim esnasinda, cismin
durumlarinin girisim deseni elde edilir. Gorilintiinlin yeniden olusturulmasi sirasinda,
kaydedilmis iki cisim dalgas1 birbiriyle girisim yaparak sacak alan1 meydana getirirler.
Bu sagaklarin sekli, yonii ve aralarindaki mesafe, iki pozlandirma arasinda cisimde olusan
degisikligi tanimlar (189). Bu stres analizi yonteminin avantajlar1 arasinda materyallerin
yiizeylerinde olusan deformasyonlari nanometre boyutunda algilamasi, test edilen
materyal iizerinde tahribat yapmamasi ve materyalin siklikla gecek boyutlarinda

incelenebilmesi sayilabilir (188).
4.7.5. Termografik Stres Analiz Yontemi

Yontemin temelinde Lord Kelvin adli bir arastirmaci tarafindan bulunan,
“homojen, izotropik bir materyale periyodik olarak yiikleme yapildiginda 1sida olusan
periyodik degisiklikler materyalin ilgili noktalarindaki asal streslerin toplami ile

dogrudan orantilidir” prensibi yer almaktadir. Dental implantlarin statik yiiklenmesi
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esnasinda olusan frekanslarin yeterli periyodik frekansa ulasmamasi nedeni ile implant

ile ilgili ¢alismalarda bu yontem kullanilmamaktadir (188).
4.7.6. Radyotelemetri ile Stres Analiz Yontemi

Bu yontem bir donanim ve yazilim yardimi ile elde edilen verilerin, herhangi bir
malzemeye baglantis1 olmadan transferi {izerine kurulu bir metottur. Yontemde bir gii¢
kaynagi, radyasyon iletici, bir alici, 6rnege yapistirtlmis gerilim Olgerler, gerilim dlger
yiikselticisi, anten ve bir veri kaydedici mevcuttur. Gerinim Olgerde olusan direng
farkliliklar1 voltaji diisiirerek radyotelemetrinin frekansin1 degistirmekte ve sonuclari

ortaya ¢gikarmaktadir (188).
4.7.7. Sonlu Elemanlar Stres Analiz (SESA) Yontemi

Sonlu elemanlar stres analizi (SESA) miihendislik alaninda deneysel ortamda
¢cozlimii oldukca zor olan ileri diizey teoremlerin, bilgisayar yardimiyla hesaplanarak
¢oziilebilmesini saglayan bir analiz metodudur. Tipta ve miihendisligin bir¢ok dalinda
kullanilabilmektedir. Bu yontemde biyomekanik agidan incelenmek istenen cisim belirli
sayida elemanlara boliinerek, analitik sekilde modellenmekte ve bu kiiciik parcalar
tizerinde analizler gergeklestirilmektedir (190). Kisacasi sonlu elemanlar analizi

“parcadan biitiine gitme” prensibine dayanmaktadir (183).

[k kez 1960’larin baslarinda 6zellikle havacilik ve uzay endiistrisinde yapisal
problemlerin ¢6ziimii i¢in gelistirilmis olup, giinlimiizde statik analizlerin yapilmasinda,
akiskanlar mekaniginde, 1s1 transferinin incelenmesinde, elektromanyetik analizlerin
yapilmasi1 gibi bir¢ok alanda kullanilmaktadir (191-194). Dis hekimliginde sonlu
elemanlar analizi ile ilgili yapilan ilk calisma Ledley and Huang'in (1968) yaptiklar
arastirmadir. Bu c¢alismada, matematik modeli elde edilmis bir dise cesitli yonlerde
kuvvetler uygulanmis ve bu kuvvetlerin disi destekleyen kemik dokusunda meydana
getirdikleri  gerilmeler degerlendirilmigtir. Yontemin bugiinkii  anlamiyla  dis
hekimliginde uygulanmasi ise; 1970’11 yillarda Farah ve arkadaglarinin (1974) yaptiklar
arastirma ile baslamis, son 20 yildir da implantoloji, restoratif dis tedavisi ve protez

alanlarinda da kullanilmistir (195).

41



Sonlu elemanlar analizi, karmasik yapilarin direncini ve gerilme dagilimini taklit
ve test etmek icin sanal modeller kullanir (187). Bdylece, in vitro ya da in vivo deneysel
analiz ile miimkiin olmayan; kemigin, implantlarin ve protetik parcalarin ara ylizlerini
taklit etmek ve biyomekanik davranisini degerlendirmek miimkiin hale gelir. Sonlu
elemanlar gerilme analizi, aragtirmacilara; farkl: yiiklemeler uygulamay1 ve bu yiikiin dis,
protez, implant ve kemik iizerinde neden oldugu gerilme seviyelerini ve yer degistirmeyi

elde etmeyi saglar (196).

SESA'da modeller biyolojik yapilar1 tamamuyla taklit etmedigi i¢in, kemik yapidaki
gerilme miktarina bagli apoziSyon veya rezorpsiyon gibi biyolojik degisimler
incelenememektedir. Calismalarda kabul edilen kemik ve implant aras1 %100
osseoentegrasyon gercekte izlenmemektedir ve in-vivo sartlarla goriilen farkliliklarin

esas nedeni olarak gosterilmektedir (78).

Bu yontem ile analizler tek boyutta, iki boyutta ve ii¢ boyutta yapilabilmektedir. Iki
boyutlu sonlu elemanlar analiz yontemi, dis hekimliginde bilimsel arastirmalarda siklikla
kullanilan bir yontemdir. Ancak; son zamanlarda bazi kapsamli ¢alismalarda kullanilan
materyalin cesitliligi, kompleksligi ve ii¢ boyutlu morfolojik yapilarin varligi nedeniyle
iki boyutlu sonlu eleman analiz yontemi yetersiz kalmaktadir. Ug¢ boyutlu sonlu eleman
analiz yontemi, iki boyutlu sonlu eleman analiz yontemine gore kompleks yapilarin

simiilasyonu i¢in daha uygun bir yontemdir (183).

SESA’nin avantajlan (13,183):

1. Bir cisim karmagik bir geometrik sekle sahip olsa bile, SESA yontemi ile giivenle
analiz edilebilir.

2. Uygulanan kuvvetlerin cismin herhangi bir noktasinda olusturdugu stresler ayri
ayr1 Olciilebilir.

3. Bir cisim degisik malzemelerin birlesiminden elde edilmis ya da zamana bagl
degisken ozelliklere sahip olsa bile kolaylikla degerlendirilebilir.

4. Neden ve sonug iliskisine ait sorunlar, kii¢iik bir elemanda ¢6ziimlenerek tiim
sisteme ait kuvvetler ve yer degistirmeler cinsinden formiile edilebilir.

5. Sinir sartlar1 kolayca uygulanir.
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6. SESA yontemi ¢ok yonlii ve esnek bir sistemdir. Boylece karmasik yapilarda,
stirekli ortam, saha problemlerinde ve diger problemlerde neden-sonug iliskilerini
hesaplamak i¢in ¢ok etkili bir sekilde kullanilabilir. Bu nedenle analitik ve
deneysel yontemlerden daha kesin sonug verir.

7. Girisimsel olmayan (Non-invasive) bir metottur.

8. Eger gerekli goriiliirse ¢alisma kolayca ve defalarca tekrarlanabilir.

9. Dogru degerlerle, gercege ¢ok yakin modeller elde edilebilir.

SESA’nin dezavantajlari (13,183):

1. Programlarin maliyeti ¢cok yliksek ve patentlidir. Her kullanicinin yalnizca bir
giris hakk1 vardir ve bu nedenle kullanilan programlar her kullanici i¢in ayr1 ayri
lisanslanmalidir.

2. Bu programlar siklikla yenilenmektedir ve daha saglikli sonuclar alinmasi i¢in
son siirtime sahip olunmalidir.

3. Kullanilacak malzemelerin 6zellikleri ve uygulanacak kuvvetlerin sisteme girisi
tamamen kullanictya bagimlidir ve sonuglar farkli degerler kullanilan,
arastirmadan arastirmaya degiskenlik gosterebilir.

4. Programlari kullanmak i¢in bilgisayarda oldukga 1yi bir donanima sahip olmak
gerekir ve bu nedenle yiiksek maliyetli yatirim gerektirir.

5. Programlarin kullanimi i¢in 6zel e8itim ya da profesyonel destek gerekebilir.

4.7.7.1. Sonlu eleman stres analiz yonteminin agamalari

Pre-processing: Incelenecek yapiin modelinin elde edilmesi

Sonlu elamanlar analizinde ilk adim analizi yapilacak yapinin temsili modelinin 3
boyutlu olarak elde edilmesidir. Bu islem i¢in sik kullanilan yontemlerden birincisi
manyetik rezonans goriintiilleme (MRG) veya bilgisayarli tomografi (BT) ile elde edilen
goriintiilerin bilgisayar ortamina aktarilarak CAD programi vasitasiyla kati modelin elde
edilmesidir (191). MRG ve BT ile model olusturma islemi kolay gibi goziikse de, elde
edilen verilerin formatinin CAD (computer aided design) programlar1 tarafindan
kullanima uygun olmamasi gibi problemler de yasanabilmektedir (183). Model elde

edilmesinde kullanilan ikinci yontem ise g¢esitli modelleme yazilimlarinin kullanimidir.
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Bu yontemde analizi yapilacak yapilar koordinatlar1 belirlenmis nokta ve ylizey

verilerinden ii¢ boyutlu olarak modellenir.

Sonlu elemanlar analizinde problemlerin ¢6ziimiinde temel birim yapiy1 olusturan
elemanlardir (191). Gerekli olan programlarin kullanilmasi sonrasinda, analizi yapilacak
olan yap1; boyutuna ve geometrisine uygun olarak elemanlara boliinerek “matematiksel
model” olarak adlandirilan bir ag yapiya (mesh) doniistiiriiliir (191,192,197-200). Sonlu
eleman analizinde elemanlar “liggen, paralelkenar ve dortgen” olarak “geometrilerine”
gore, “tek, iki ve li¢ boyutlu” olmak iizere “izoparametrik™ olarak siniflandirilir (191).
Eleman sayisinin fazla olmasi, sonucun gercege daha yakin olmasini saglarken, hata
ihtimalini de arttirmaktadir (191,199,201). Elemanlarin birbirine temas ettigi kisimlarda
diigiim noktalart meydana gelir. Model agin1 olusturan elemanlarin sanal stresler altinda
gosterdigi gerilme ve sekil degisimleri bagli bulunduklar1 diger elemanlara bu diiglimler

araciligiyla aktarilir (183,202).

Diiglim noktalarinin olusturulmast ile smir kosullar1 (boundary conditions)
olusturulur. Smir kosullari, streslerin ve deplasman hareketlerinin siir ifadelerini kapsar.
Cismin nereden sabitlendigini ve kuvvetlerin nereden uygulandigini gosterir. Analizin

yapilacagi cismin hangi bolgesinden kuvvet uygulanacagina gore sinir sartlart belirlenir

(183).

Sonlu elemanlar modeli gercek bir objenin matematiksel modeli oldugundan, dogal
davranigin tiim detaylarinin aktarilmasi miimkiin olmayabilir; fakat yiikleme kosullar1 ve
degiskenler istenildigi gibi diizenlenebilir. Bu nedenle iyi olusturulmus bir matematiksel

model, yapilacak analiz igin ¢ok degerli bir aractir (13).

Analiz: Verilerin software programina viiklenmesi

Olusturulan katt modelde var olan farkli elemanlarin mekanik ozellikleri ve
yikkleme kosullart tanimlanmalidir. Mekanik o6zelliklerin belirlenmesinde elastisite
modiili (Young’s Modulus) ve poisson oranlari kullanilir. Yiikleme kosullarinin

belirlenmesi ile birlikte uygulanmasi diisiiniilen kuvvetin siddeti, yonii ve agis1 belirlenir.
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Modeldeki her eleman, analizi planlanan ana modelin biitiin 6zelliklerine sahip
oldugu icin bu elemanlarin yiiklemeler altinda gostermis olduklar1 tepkiler yapinin

biitiinliiglinii taklit eder. Yiiklemeler altinda elde edilen veriler depolanir (183).

Post-processing: Analizin ¢ozliimlenmesi

Sonlu eleman analiz yonteminde, her bir elemanin ¢éziimlenmesiyle; tiim yapinin
cozlimlenmesine dair sonuglar elde edilir. Farkli yilikleme kosullar1 altinda yapilan
analizler neticesinde farkli degiskenlere iliskin veriler elde edilebilir. Bu veriler, asal
gerilimler (principal stresses), eksensel gerilimler (axial stresses), yer degistirme
degerleri (displacements), deformasyon degerleri veya esdeger gerilimler (equivalent

stresses) dir.

Veriler degerlendirilirken analizi yapilan materyalin mekanik 6zellikleri goz oniine
almip ona gore degerlendirilmede kullanilacak olan analiz yontemi secilir. Analiz
sonuglarinin degerlendirilmesinde; kirilgan materyaller (kemik, greft materyallleri,
porselenler) igin asal gerilim (principal stresses) degerleri, metaller gibi ¢ekilebilir
materyaller icin Von Misses stres (equivalent stresses) degerleri kullanilabilir. Asal
gerilim degerleri i¢in elde edilecek olan, en yliksek deger (maximum principal stress)
modelde olusan gerilme (¢ekme) tip gerilimi; en diisiik asal gerilim (minimum principal
stress) ise modelde olusan sikigsma tip gerilimi ifade eder. Ayrica Von Misses degerleri

ile tiim yapida olusan stres degerleri hakkinda bilgi elde edilebilir (183).

Sikistirma gerilimleri negatif deger alirken ¢ekme gerilimleri pozitif deger alir.
Sikistirma gerilim degerinin gekme gerilimi degerinden yiiksek olmasi incelenen bolgede

bir sikigsmanin varligini, esit olmasi ise biikiilme (torsiyon) varligini ifade eder (203).
4.7.7.2. Sonlu Eleman Stres Analizi Yontemi ile Ilgili Temel Kavramlar (190)
Kuvvet

Kuvvet terimi cisimlerin hareket durumlarin1 veya sekillerini degistirilebilen etkiyi
tanimlar. Birimi “Newton (N)” olan kuvvetin dogrultu, yon ve siddet gibi vektorel

ozellikleri bulunur. Kuvvet terimi i¢ ve dis kuvvet olmak iizere iki alt baglikta
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incelenebilir; Dis kuvvet diger cisimler tarafindan yapilan etki olarak tanimlanirken, i¢

kuvvet ise cismin varsayilan ¢esitli pargalari arasindaki etki ve tepki kuvvetlerine denir.

Gerilme (stres)

Bir cisme digsaridan uygulanan bir kuvvette karsi, cismin birim alaninda
olusturdugu tepkiye gerilme ya da stres adi verilir. Hesaplanmasi i¢in “Gerilim (S) =
Kuvvet(F) / Alan(A)” formilii kullanilir. Kuvvet uygulamasi sonucu cisimde ii¢ tip
gerilme olusabilmektedir. Cogunlukla kuvvet uygulanan cisimlerde tek tip bir gerilme
yerine bu ii¢ gerilmenin bir arada bulundugu, bilesik gerilme durumlari meydana

gelmektedir. Bu gerilme tipleri:

o Sikisma Gerilmesi (Compressive Stress): Cismi sikigtirmak amaciyla, ayni

dogrultuda ve farkli yonde iki kuvvetin olusturdugu stres tipidir.

o (Cekme Gerilmesi (Tension stress): Ayni dogrultuda ancak ters yondeki iki

kuvvetin, cismi uzamaya zorlayarak biitlinliigiinii bozmaya yonelik olusturdugu
gerilme tipidir.

o Kesme “Makaslama” Gerilmesi (Shear Stress): Farkli diizlemde ve ters yondeki

paralel iki kuvvetin cisim iizerinde olusturdugu gerilme tipidir. Kuvvetler cismin

tizerinde etkili olduklar1 bdlgeyi zit yonde kaymaya zorlar.

Ug boyutlu elemanlarda, kesme gerilimlerinin sifir oldugu durumda asal gerilim
degerleri elde edilir. Kemik benzeri kirilgan maddelerde asal gerilim degerlerinden
yararlanilir. Maksimum Asal Gerilim (Pmax) pozitif bir deger olup, en yliksek gerilme
stresini ifade eder, minimum asal gerilim (Pmin) ise negatif degerdir ve en yiiksek sikisma
gerilimini gosterir. Bir stres ele- maninda hangi stres tipi daha biiyiik mutlak degere
sahipse, o stres elemani o stres tipinin etkisi altinda kabul edilir. Ornegin nesne iizerindeki
diigiim noktasinda gerilme tipi stres 60 Mpa, sikisma tipi stres — 40 Mpa ise, o diiglim
noktasinda gerilme tipi stres daha etkindir ve dikkate alinmasi gereken ana stres degeri

gerilme stresidir.
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Degistirme (Gerinim, Strain)

Sekil degistirme, bir cisme kuvvet uygulandiginda birim boyutta olusan boyutsal
degisme olarak tanimlanir. Gerilme kuvvetleri nesne lizerinde sekil degistirmeye de sebep
olurlar. Degistirme bir kuvvet degil sadece biiyiikliiktiir. Gerinim denklemi, cisme
uygulanan kuvvetin etkisi ile meydana gelen boyutsal degisimin cismin baslangig
boyutuna oranina denir ve “Gerinim (Strain) = Boyuttaki Degisim / ilk Boyut” seklinde
hesaplanir. Gerinim degeri genel olarak yiizde (%) ile ifade edilir. 1 Strain (Gerinim)
%100 uzamay1 gosterirken, 1000 Microstrain (Mikrogerinim) %0,1 uzamay1 gosterir.

Gerinim cisim iizerinde temel olarak elastik veya plastik sekilde etki gosterebilir.

Elastisite Modiilii (Young’s Modulus)

Bu terimi ilk defa hesaplayan Ingiliz fizik¢i Thomas Young’mn ismi ile Young’s
Katsayis1 olarak da anilan, elastisite (esneklik) modiilii; elastikiyet sinirlari iginde
maddenin sertligini yani gerinme ve gerinim arasindaki orani gosteren bir katsayidir.
Elastisite modiilii (E); Gerilmenin, birim uzamaya boliinmesi ile elde edilir. Farkli
materyaller i¢in farkli degerler almaktadir; bu deger arttikga, cismin uzamaya karsi
gosterdigi direng de artacaktir. Sert maddelerin bozulmaya kars1 yiiksek i¢ direncce sahip

olmasi nedeniyle elastisite modiilleri yiiksektir.
Poisson Orani

Poisson Orani kuvvet uygulanan materyalin enindeki birim uzamanin, boyundaki
birim uzamaya olan oranidir. Yani Poisson orani, bir eksendeki gerilim ile bu gerilimin
diger eksenlerde olusturacagi deformasyonu iliskilendiren katsayidir. Bir nesneye ¢ekme
kuvveti uygulandiginda, kuvvet yoniinde uzama, kuvvete dik olan diger boyutlarda ise
kisalma meydana gelmektedir. Sikisma kuvvetleri altinda ise cismin boyu kisalirken eni
kalinlagsmaktadir. Bir yondeki uzama diger eksenlerde kisalmayla sonuglanacagi icin
negatif deger tasir, ancak mutlak deger iginde kabul edilir. Yumusak olan materyaler
cekme esnasinda capraz kesitte daha fazla azalma gosterirler ve poisson orani daha

yiiksek olur.

Poisson Orani = Endeki birim uzama / Boydaki birim uzama
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Von Mises Stresi

Von Mises Stresi, esneyebilir materyaller i¢in sekil degistirmenin baglangici olarak
tanimlanan ve kirilma dayaniklili§inin 6l¢giilmesindeki analizlerde kullanilan bir degerdir.
Diger bir deyisle, Von Mises gerilmesi ¢esitli matematiksel varsayimlarin yardimiyla
elemanlar tizerindeki gerilmeler ve kesme gerilmelerinin ortalamasidir. Von Mises stresi,
cisim lizerindeki gerilme dagilimlar1 ve yogunluklar1 hakkinda bilgi almak i¢in kullanilir.
Iki veya ii¢c boyutta olusan gerilmeleri birlestirerek, tek yonde yiiklenen cismin gerilme
mukavemetini verir. Bu degerler analizlerde genellikle renk yelpazesi {izerinde

gosterilmektedir.
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5. GEREC ve YONTEM

Bu arastirma, Kocaeli Universitesi Dis Hekimligi Fakiiltesi ve Ay Tasarim Ltd.

Sti.’de gerceklestirildi.

Bu calismada; tam dissiz iist ¢genede all-on-four teknigine gore yerlestirilen implant
planlamasi tizerine, yedi farkli materyal ve iki farkli tasarim kullanilarak dizayn edilen
protetik altyapilarin; implant, implant ¢evresi kemik ve protezde olusturdugu stresler, ii¢

boyutlu sonlu elemanlar stres analizi yontemi ile degerlendirildi.
5.1. Calisma Modellerinin Olusturulma Asamasi

Ust ceneye ait geometrik modelin olusturulmasi igin, tam dissiz bir eriskin hastanin
tomografisi ¢ekildi. Cene kemigi, Konik Huzme Isinli Tomografide (ILUMA, Orthocad,
CBCT, 3M Imtec, Oklahoma, USA) tarandi. Taramada 120 kvp, 3.8 mA’de 40 saniyelik
¢ekim modu kullanildi. Daha sonra hacimsel veri 0.2 mm kesit kalinlig ile rekonstriikte
edilerek 601 kesit elde edildi. Rekonstriiksiyon sonucunda elde edilen kesitler, DICOM
3.0 formatinda export edildi. Export edilen kesitler 3D-Doctor (Able Software Corp.,
MA, USA) yazilimina alind.

Sekil 9. Tomografi goriintiisii

3D-Doctor yazilimi, magnetik rezonans ve bilgisayarli tomografi de dahil olmak

tizere pek ¢ok goriintiileme yontemi ile elde edilen goriintiilerin, bilgisayar ortaminda
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yeniden olusturulabildigi bir yazilimdir. Yazilim ile yeniden olusturulan goriintiiler

tizerinde, sadelestirme ve yeniden bi¢imlendirme gibi degisiklikler yapilabilmektedir.
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Sekil 10. 3-D Doctor yazilimi1 goriintiisii

3D-Doctor yaziliminda kesitler iizerindeki kemik dokular “Interactive
Segmentation” yontemiyle ayrigtirildi.  Ayristirilan  kesitler “Complex Render”
yontemiyle 3 boyutlu model haline getirildi. Elde edilen 3 boyutlu model, 3D-Doctor
yazilimindaki sadelestirme yontemleri ile diislik hafiza tiiketen ve diizgilin oranlara sahip
elemanlardan olusan, piiriizsiiz bir yiizey haline getirilerek {ist gene kemiginin modelleme
islemi tamamlandi. 3 boyutlu model 3D-Doctor yazilimindan stl formatinda export edildi.

VR Mesh yaziliminda ¢ene modeliyle ilgili boyutsal ve topografik diizenlemeler yapild.

Sekil 11. Maksilla modeli kortikal kemik

50



Sekil 12. Maksilla modeli trabekiiler kemik

Kemik dokusundan offset yontemi ile (offset: yapimnin her yerden esit olarak
biliylimesi/kii¢iilmesi islemi) kortikal kemikten trabekiiler kemik elde edildi. Offset
degeri olarak 1 mm alindi. Kortikal kemik kalinligy, tip 3 ince kortikal kemikle ¢evrili
yogun trabekiiler kemik tipine uygun olarak 1 mm olarak belirlendi. Bu sekilde maksilla
kortikal kemik ve trabekiiler kemik gercek morfolojisini yansitacak bicimde modele
tasindi.  Yapilan modellemeler ‘Rhinoceros’ yaziliminda 3 boyutlu uzaydaki

koordinatlarina yerlestirildi ve modelleme islemi tamamlandi.

Sekil 13. Maxilla modeli

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

] —

Sekil 14. Activity 880 optik tarayicisi

5.2. implant ve Protez Par¢alarinin Modellenmesi

Calismada kullanilan implant, protez ve altyap1 parcalari SmartOptics 3 boyutlu
tarayicist ile 3 boyutlu olarak tarandi. Stl formatinda elde edilen modeller, Rhinoceros
4.0 (3670 Woodland Park Ave N, Seattle, WA 98103 USA) yazilimina aktarildi. Rhino
yaziliminda Boolean yontemi ile protez altyapi ve lstyapilari, implant vidalar1 ve kemik

doku arasinda uyumlandirma yapildi.

All-on-four teknigine uygun olarak; iki implant kretin anterior bdlgesinde (lateral
kesici bolgesi) aksiyal, diger iki implant kretin posteriorunda (2. premolar bdlgesi) 30°
distal agili konumlandirilarak, 4 implantli bir model bilgisayar ortaminda ti¢ boyutlu
olarak hazirlandi. Lateral kesici bolgelerinde 3.75 mm ¢ap ve 10 mm uzunlukta; 2.
premolar bolgelerinde ise 4.3 mm cap ve 13 mm uzunlukta bone level implantlar

kullanildi (NobelParallel™ cc, Nobel Biocare AB, Goteborg, Sweden).
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Sekil 15. Modellenen implantlar

Protetik vida deliginin uygun sekilde pozisyonlandirilabilmesi i¢in multiunit
abutmentlar; anterior implantlarda 0°, posterior implantlarda ise 30° agil1 olarak tercih

edildi. implantlar ve abutmentlar orjinallerinden birebir modellendi.

4o o

Sekil 16. Modellenen 0° ve 30° multiunit abutmentler

Protetik altyapilar, okliizal vidali hibrit protezleri olusturmak tizere iki farkli
tasarim (toronto tasarim, bar tasarim) ve yedi farkli altyapir materyali (Co-Cr, Ti, Zr,
PEEK, BioHPP, PEKK, FRP) kullanilarak modellendi. Altyapilarin yiiksekligi toronto
tasarimda 11 mm, bar tasarimda 8,5 mm; konnekt6r kalinliklar1 toronto tasarimda 4 mm,
bar tasarimda 5,5 mm; altyap: genislikleri ise toronto tasarimda 6,5 mm, bar tasarimda
4,5 mm olarak belirlendi. Dis eti materyali ve listyapt materyali olarak indirekt kompozit

rezin kullanildi. Toplam protez yiiksekligi 13 mm olarak belirlendi (204).
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Sekil 17. Toronto ve bar altyapilarin yiikseklikleri

Sekil 18. Toronto ve bar altyapilarin konnektor kalinliklari

Sekil 19. Toronto ve bar altyapilarin genislikleri

5.3. Calisma Modelleri

Yaptigimiz calismada; 14 farkli tasarimda, tek tarafli ylikleme kosulunda toplam

14 adet sonlu elemanlar stres analizi gerceklestirildi.
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Sekil 20. Model 1 (Co-Cr altyapi, Toronto Tasarim)

Sekil 21. Model 2 (Co-Cr altyapi, Bar Tasarim)

Sekil 22. Model 3 (Ti altyap1, Toronto Tasarim)

Sekil 23. Model 4 (Ti altyapi, Bar Tasarim)

55



Sekil 24. Model 5 (Zr altyapi, Toronto Tasarim)

Sekil 25. Model 6 (Zr altyap1, Bar Tasarim)

Sekil 26. Model 7 (PEEK altyapi, Toronto Tasarim)

Sekil 27. Model 8 (PEEK altyapi, Bar Tasarim)
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Sekil 28. Model 9 (BioHPP altyap1, Toronto Tasarim)

Sekil 29. Model 10 (BioHPP altyapi, Bar Tasarim)

Sekil 30. Model 11 (PEKK altyap1, Toronto Tasarim)

Sekil 31. Model 12 (PEKK altyap1, Bar Tasarim)
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Sekil 32. Model 13 (FRP altyap1, Toronto Tasarim)

Sekil 33. Model 14 (FRP altyapi, Bar Tasarim)

5.4. Calismada Kullanilan Parc¢alarin Kati Modellemesinin Yapilmasi

Modeller, VRMesh yazilimi ile geometrik olarak olusturulduktan sonra, analize
hazir hale getirilmeleri ve analizlerinin yapilmasi i¢in stl formatinda Algor Fempro

(Algor Inc., USA) yazilimina aktarilmistir.

Sekil 34. Rhino’da yapilan modellemelerin 3 boyutlu koordinatlar korunarak Fempro
yazilimina aktarilmasi.

Stl formati 3D modelleme programlari i¢in evrensel deger tasimaktadir. Stl
formatinda diigiimlerin koordinat bilgilerinin de saklanmasi sayesinde programlar

arasinda aktarim yapilirken bilgi kayb1 olmamaktadir. Algor yazilimi ile uyumlu hale
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getirildikten sonra olusturulan modelin maksillaya ait oldugunu, dis yapilarinin hangi
materyalden yapildigini yazilima tanitmak gerekmektedir. Modelleri olusturan yapilarin
her birine, fiziksel 6zelliklerini tanimlayan materyal (Elastisite modiilii ve Poissson orani)

degerleri verilmistir.

Tablo 4. Elastisite modiilii ve poisson oranlari

Materyal Elastisite Modiilii Poisson Orani Referans
(GPa) (GPa)

Kortikal kemik 13,7 0,30 (171)
Trabekiiler kemik (D3) 1,37 0,30 (171,205)
Titanyum (implant) 110 0,30 (171)

Kobalt-Krom 218 0,33 (171)

Zirkonya 205 0,22 (171)

Titanyum (altyapi) 110 0,28 (171)
PEEK 3,5 0,36 Uretici firma
Modifiye PEEK (BioHPP) 4,0 0,37 Uretici firma
PEKK 51 0,30 Uretici firma

Fiberle Gii¢lendirilmis Polimer (Trinia) 18,8 0,22 (206)

Indirekt Kompozit Rezin 50 0,30 (207,208)

Algor yaziliminda analizlerinin yapilabilmesi i¢in, i¢i dolu sekilde meshlenmesi
gerekmektedir. Meshleme isleminde, modeller miimkiin olabildigince 10 diigim noktali
(brick tipi) elemanlardan olusturulmustur. Modellerdeki yapilarin merkezine yakin
bolgelerde gerektiginde yapinin tamamlanabilmesi i¢in daha az diigiim noktali elemanlar
kullanilmistir. Bu modelleme teknigi sayesinde hesaplamay1 kolaylastirmak iizere
miimkiin olan en yiiksek diigiim noktali elemanlar ile en yiiksek kalitede ag yapisi
olusturulmasina calisilmistir. Cene modellerinde bulunan ve analiz islemini zorlastiran

dik ve dar bolgeler cizgisel elemanlardan arindirilarak diizenli hale getirilmistir.
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7 nodlu 3D Brick eleman

6 nodlu 3D Brick eleman 5 nodlu 3D Brick eleman

4 nodlu 3D Brick eleman

Sekil 35. 4, 5, 6, 7, 8 node’ lu ii¢ boyutlu elemanlar

Calismanin gergekei sonuglar vermesi i¢in programin el verdigi ol¢iide, sectigimiz
cene kemigi modelinin boyutlar1 géz 6niine alinarak miimkiin oldugunca fazla eleman

sayis1 secilmistir.

Tablo 5. Modellerde kulanilan eleman ve diigiim sayilari

Eleman Sayisi Diigiim Sayisi
Bar Tasarim 377259 80545
Toronto Tasarim 412541 87769

Tim modeller lineer elastik, homojen ve izotropik materyaller olarak kabul edildi.
Bir materyalin homojen olmasi, mekanik 6zelliklerinin yapisal her elemanda benzer
oldugunu gésterir. izotropik ise, yapisal elemanin her yonde materyal 6zelliklerinin ayni
oldugu durumu tanimlamaktadir. Linear elastisite; yapinin deformasyon veya geriniminin

uygulanan kuvvetler altinda oransal olarak degiskenlik gostermesidir.
5.5. Kemik implant Baglanti Durumu

Implantlarin  kemige %100 osseoentegre oldugu varsayilmistir. Kemik ve

implantlar arasinda tiim arayiiz boyunca siki bir baglantinin oldugu kabul edilmistir.
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5.6. Simir Kosullar:

Model ¢ene kemiginin alt kismindan her DOF (Degree of freedom)’da sifir harekete

sahip olacak sekilde sabitlenmistir.

Sekil 36. Modelin sinir kosullari

5.7. Yiikleme Kosullari

Yaptigimiz calismada okliizal kuvvetler, yarigap1 1 cm olan yarim daire seklindeki
rijit gida parcasinin (foodstuff) orta noktasina dik ve 150N olacak sekilde uygulanmaistir.
Foodstuff’in uygulanma pozisyonu tek tarafli olmak {izere sol posterior bolgede 2.
premolar ile 1. molar disler arasindadir. Yapilan yiikleme ¢igneme kuvvetini simiile

edecek sekilde planlanmistir.

Sekil 37. Modellerin yiikleme kosullari

Iki farkli altyapr tasarmm (toronto tasarim, bar tasarimi) ve yedi farkli altyap:
materyali (Co-Cr, Zr, Ti, PEEK, BioHPP, PEKK, FRP) ile 150N dik yiikleme kosulunda

toplam 14 adet sonlu elemanlar stres analizi gergeklestirilmistir.
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6. BULGULAR

Yaptigimiz calismada 14 farkli modelde, rijit bir yapiya sahip gida parcasi
modellemesi ile posterior tek tarafli 150N’luk yiikleme altinda; kortikal kemikte ve
trabekiiler kemikte olusan basma ve ¢ekme stresleri ile implant, abutment ve alt yapilarda

olusan von Mises stresleri degerlendirilmistir.
6.1. Kortikal Kemik Bulgular:

Kortikal kemik iizerinde, implantlarin boyun bdlgesi ¢cevresinde belirlenen referans
noktalarindaki stres degerleri incelenmistir. Referans noktasi olarak stresin en yogun

goriildiigli nokta degerlendirilmeye alinmistir.

6.1.1. Kortikal Kemikte Olusan Cekme Stresleri (Maximum Principle Stress: cmax)

Model 1 (Co-Cr altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

kortikal kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,803115 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek ¢ekme stresi degeri 1,014239 MPa’ dur.

Model 2 (Co-Cr altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

kortikal kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,799924 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek ¢cekme stresi degeri 0,769436 MPa’ dir.

Model 3 (Ti altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki
kortikal kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,814332 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek ¢cekme stresi degeri 1,082539 MPa’ dir.

Model 4 (Ti altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki kortikal

kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,809704 MPa olarak
bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en yiiksek

¢ekme stresi degeri 0,866869 MPa’ dir.
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Model 5 (Zr altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

kortikal kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,803886 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek ¢ekme stresi degeri 1,015943 MPa’ dir.

Model 6 (Zr altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki kortikal

kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,800866 MPa olarak
bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en yiiksek

¢ekme stresi degeri 0,856314 MPa’ dir.

Model 7 (PEEK altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

kortikal kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,847027 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek ¢cekme stresi degeri 1,104851 MPa’ dir.

Model 8 (PEEK altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi gevresindeki
kortikal kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,831455 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek ¢cekme stresi degeri 0,897472 MPa’ dir.

Model 9 (BioHPP altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi

cevresindeki kortikal kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger
0,847424 MPa olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte
olusan en yiiksek ¢cekme stresi degeri 1,107996 MPa’ dir.

Model 10 (BioHPP altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

kortikal kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,831866 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek ¢ekme stresi degeri 0,873294 MPa’ dur.

Model 11 (PEKK altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi

cevresindeki kortikal kemikte olusan ¢cekme stresleri incelendiginde en yliksek deger
0,845395 MPa olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢gevresindeki kortikal kemikte
olusan en yiiksek ¢cekme stresi degeri 1,128176 MPa’ dir.
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Model 12 (PEKK altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi gevresindeki

kortikal kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,831482 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek ¢ekme stresi degeri 0,930424 MPa’ dir.

Model 13 (FRP altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

kortikal kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,843755 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek ¢ekme stresi degeri 1,090092 MPa’ dir.

Model 14 (FRP altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

kortikal kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,825208 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek ¢cekme stresi degeri 0,870234 MPa’ dir.
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Tablo 6. Kortikal kemikte olusan ¢ekme stresleri (omax)

TORONTO TASARIM BAR TASARIM
Materyal Model Anterior Posterior Model Anterior Posterior
implant implant implant implant
Co-Cr Model 1 1,014239 0,803115 Model 2 0,769436 0,799924
Ti Model 3 1,082539 0,814332 Model 4 0,866869 0,809704
Zr Model 5 1,015943 0,803886 Model 6 0,856314 0,800866
PEEK Model 7 1,104851 0,847027 Model 8 0,897472 0,831455
BioHPP Model 9 1,107996 0,847424 Model 10 0,873294 0,831866
PEKK Model 11 1,128176 0,845395 Model 12 0,930424 0,831482
FRP Model 13 1,090092 0,843755 Model 14 0,870234 0,825208
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6.1.2. Kortikal Kemikte Olusan Basma Stresleri (Minimum Principle Stress: omin)

Model 1 (Co-Cr altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

kortikal kemikte olugsan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -5,765669 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,622839 MPa’ dir.

Model 2 (Co-Cr altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

kortikal kemikte olugsan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -5,681907 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,612122 MPa’ dir.

Model 3 (Ti altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

kortikal kemikte olugsan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -5,873332 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,716857 MPa’ dir.

Model 4 (Ti altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki kortikal

kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -5,681175 MPa olarak
bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en yiiksek

basma stresi degeri -0,692566 MPa’ dir.

Model 5 (Zr altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

kortikal kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yliksek deger -5,762397 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,635657 MPa’ dir.

Model 6 (Zr altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢cevresindeki kortikal

kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -5,680363 MPa olarak
bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en yiiksek

basma stresi degeri -0,622925 MPa’ dir.

Model 7 (PEEK altyap1, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢cevresindeki

kortikal kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yliksek deger -5,945255 MPa
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olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,869247 MPa’ dir.

Model 8 (PEEK altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

kortikal kemikte olugsan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -5,686706 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,721932 MPa’ dur.

Model 9 (BioHPP altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi

cevresindeki kortikal kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -
5,950113 MPa olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte
olusan en yiiksek basma stresi degeri -0,864402 MPa’ dir.

Model 10 (BioHPP altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

kortikal kemikte olugsan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -5,692814 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,723007 MPa’ dir.

Model 11 (PEKK altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi

cevresindeki kortikal kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -
5,980150 MPa olarak bulunmustur. Anterior implant soketi gevresindeki kortikal kemikte
olusan en yiiksek basma stresi degeri -0,905681 MPa’ dir.

Model 12 (PEKK altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

kortikal kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yliksek deger -5,734662 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,742681 MPa’ dir.

Model 13 (FRP altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

kortikal kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yliksek deger -5,916881 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,817253 MPa’ dir.

Model 14 (FRP altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi gevresindeki

kortikal kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yliksek deger -5,683925 MPa
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olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki kortikal kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,719362 MPa’ dir.
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Tablo 7. Kortikal kemikte olusan basma stresleri (cmin)

m Anterior m Posterior

Sekil 53. Kortikal kemikte olugsan basma stresleri (omin)
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TORONTO TASARIM BAR TASARIM
Materyal Model Anterior Posterior implant Model Anterior Posterior
implant implant implant
Co-Cr Model 1 -0,622839 -5,765669 Model 2 -0,612122 -5,681907
Ti Model 3 -0,716857 -5,873332 Model 4 -0,692566 -5,682175
Zr Model 5 -0,635657 -5,762397 Model 6 -0,622925 -5,680363
PEEK Model 7 -0,869247 -5,945255 Model 8 -0,721932 -5,686706
BioHPP Model 9 -0,864402 -5,950113 Model 10 -0,723007 -5,692814
PEKK Model 11 -0,905681 -5,980150 Model 12 -0,742681 -5,734662
FRP Model 13 -0,817253 -5,916881 Model 14 -0,719362 -5,683925
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6.2. Trabekiiler Kemik Bulgular:

6.2.1. Trabekiiler Kemikte Olusan Cekme Stresleri (Maximum Principle Stress:

omax)

Model 1 (Co-Cr altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,378507 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek ¢ekme stresi degeri 0,100469 MPa’ dir.

Model 2 (Co-Cr altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,377353 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢cevresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek ¢cekme stresi degeri 0,097799 MPa’ dir.

Model 3 (Ti altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,380806 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢cevresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek ¢ekme stresi degeri 0,112112 MPa’ dur.

Model 4 (Ti altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi g¢evresindeki

trabekiiler kemikte olugan ¢ekme stresleri incelendiginde en yliksek deger 0,377949 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek ¢ekme stresi degeri 0,108054 MPa’ dir.

Model 5 (Zr altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan ¢cekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,378843 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek ¢cekme stresi degeri 0,101261 MPa’ dir.

Model 6 (Zr altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi cevresindeki

trabekiiler kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,377754 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢cevresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek ¢cekme stresi degeri 0,098806 MPa’ dir.
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Model 7 (PEEK altyap1, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢cevresindeki

trabekiiler kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,392558 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek ¢ekme stresi degeri 0,162732 MPa’ dir.

Model 8 (PEEK altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,390438 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek ¢cekme stresi degeri 0,121113 MPa’ dur.

Model 9 (BioHPP altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi

cevresindeki trabekiiler kemikte olusan ¢cekme stresleri incelendiginde en yliksek deger
0,392748 MPa olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler
kemikte olusan en yiiksek ¢ekme stresi degeri 0,162609 MPa’ dir.

Model 10 (BioHPP altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki
trabekiiler kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,379187 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek ¢cekme stresi degeri 0,130163 MPa’ dir.

Model 11 (PEKK altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi

cevresindeki trabekiiler kemikte olusan ¢ekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger
0,391138 MPa olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler
kemikte olusan en yliksek ¢ekme stresi degeri 0,162063 MPa’ dir.

Model 12 (PEKK altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olugan ¢ekme stresleri incelendiginde en yliksek deger 0,389749 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek ¢ekme stresi degeri 0,131766 MPa’ dir.

Model 13 (FRP altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan ¢cekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,385730 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek ¢cekme stresi degeri 0,147125 MPa’ dir.

85



Model 14 (FRP altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan ¢gekme stresleri incelendiginde en yiiksek deger 0,378353 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek ¢ekme stresi degeri 0,119016 MPa’ dir.
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Sekil 55. Model 3 ve Model 4’de trabekiiler kemikte olusan ¢ekme stresleri (cmax)
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Sekil 56. Model 5 ve Model 6’da trabekiiler kemikte olusan ¢ekme stresleri (cmax)
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Sekil 57. Model 7 ve Model 8’de trabekiiler kemikte olusan ¢ekme stresleri (cmax)
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Sekil 58. Model 9 ve Model 10°da trabekiiler kemikte olusan ¢ekme stresleri (omax)
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Sekil 59. Model 11 ve Model 12°de trabekiiler kemikte olusan ¢cekme stresleri (cmax)
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Sekil 60. Model 13 ve Model 14°te trabekiiler kemikte olusan ¢ekme stresleri (cmax)
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Tablo 8. Trabekiiler kemikte olusan ¢cekme stresleri (omax)

TORONTO TASARIM BAR TASARIM
Materyal Model Anterior Posterior implant Model Anterior Posterior
implant implant implant
Co-Cr Model 1 0,100469 0,378507 Model 2 0,097799 0,377353
Ti Model 3 0,112112 0,380806 Model 4 0,108054 0,377949
Zr Model 5 0,101261 0,378843 Model 6 0,098806 0,377754
PEEK Model 7 0,162732 0,392558 Model 8 0,121113 0,390438
BioHPP Model 9 0,162609 0,392748 Model 10 0,130163 0,379187
PEKK Model 11 0,162063 0,391138 Model 12 0,131766 0,389749
FRP Model 13 0,147125 0,385730 Model 14 0,119016 0,378353
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0,3
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= 02
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Sekil 61. Trabekiiler kemikte olusan ¢ekme stresleri (omax)
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6.2.2. Trabekiiler Kemikte Olusan Basma Stresleri (Minimum Principle Stress:

omin)

Model 1 (Co-Cr altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -1,117624
MPa olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan

en yliksek basma stresi degeri -0,141268 MPa’ dir.

Model 2 (Co-Cr altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -1,110875 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,126231 MPa’ dir.

Model 3 (Ti altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki
trabekiiler kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -1,131260 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,142982 MPa’ dir.

Model 4 (Ti altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi c¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -1,123812 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,134021 MPa’ dir.

Model 5 (Zr altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en ytiksek deger -1,117907 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢cevresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,142253 MPa’ dir.

Model 6 (Zr altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en ytiksek deger -1,111490 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,127293 MPa’ dir.

Model 7 (PEEK altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -1,194487 MPa
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olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,144348 MPa’ dir.

Model 8 (PEEK altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -1,163024 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,144261 MPa’ dir.

Model 9 (BioHPP altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi

cevresindeki trabekiiler kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -
1,195268 MPa olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler
kemikte olusan en yiiksek basma stresi degeri -0,144541 MPa’ dir.

Model 10 (BioHPP altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -1,163609 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢cevresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,144052 MPa’ dir.

Model 11 (PEKK altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi

cevresindeki trabekiiler kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -
1,190011 MPa olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler
kemikte olusan en yiiksek basma stresi degeri -0,149403 MPa’ dir.

Model 12 (PEKK altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -1,162495 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,143387 MPa’ dir.

Model 13 (FRP altyapi, Toronto Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en ytiksek deger -1,173234 MPa
olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢evresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,144026 MPa’ dir.

Model 14 (FRP altyapi, Bar Tasarim): Posterior implantin soketi ¢evresindeki

trabekiiler kemikte olusan basma stresleri incelendiginde en yiiksek deger -1,149296 MPa
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olarak bulunmustur. Anterior implant soketi ¢cevresindeki trabekiiler kemikte olusan en

yiiksek basma stresi degeri -0,142065 MPa’ dir.
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Sekil 63. Model 3 ve Model 4’te trabekiiler kemikte olusan basma stresleri (cmin)
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Sekil 65. Model 7 ve Model 8’de trabekiiler kemikte olusan basma stresleri (cmin)
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Sekil 67. Model 11 ve Model 12°de trabekiiler kemikte olusan basma stresleri (cmin)
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Sekil 68. Model 13 ve Model 14’te trabekiiler kemikte olusan basma stresleri
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Tablo 9. Trabekiiler kemikte olusan basma stresleri (omin)

TORONTO TASARIM BAR TASARIM
Materyal Model Anterior Posterior implant Model Anterior Posterior
implant implant implant
Co-Cr Model 1 -0,141268 -1,117624 Model 2 -0,126231 -1,110875
Ti Model 3 -0,142982 -1,131260 Model 4 -0,134021 -1,123812
Zr Model 5 -0,142253 -1,117907 Model 6 -0,127293 -1,111490
PEEK Model 7 -0,144348 -1,194487 Model 8 -0,144261 -1,163024
BioHPP Model 9 -0,144541 -1,195268 Model 10 -0,144052 -1,163609
PEKK Model 11 -0,149403 -1,190011 Model 12 -0,143387 -1,162495
FRP Model 13 -0,144026 -1,173234 Model 14 -0,142065 -1,149296
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Sekil 69. Trabekiiler kemikte olusan basma stresleri (cmin)
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6.3. implantlar ve Abutmentler Uzerinde Gériilen Von Mises Bulgulari (ovM)

Model 1 (Co-Cr altyap1, Toronto Tasarim): Posterior bolgede yer alan implantin

boyun bolgesinde goriilen en yiiksek Von Mises stres degeri 47,720388 MPa iken; bu
deger anterior implant i¢in §,209639 MPa’dir. Abutmentler tizerinde goriilen en yiiksek
Von Mises stres degerleri ise posterior implant i¢in 38,431794 MPa, anterior implant i¢in

11,255494 MPa’dur.

Model 2 (Co-Cr altyap1, Bar Tasarim): Posterior bolgede yer alan implantin boyun

bolgesinde goriilen en yiiksek Von Mises stres degeri 47,111175 MPa iken; bu deger
anterior implant igin 8,074485 MPa’dir. Abutmentler iizerinde goriilen en yiiksek Von
Mises stres degerleri ise posterior implant i¢in 37,057635 MPa, anterior implant i¢in

10,005630 MPa’dur.

Model 3 (Ti altyapi, Toronto Tasarim): Posterior bolgede yer alan implantin boyun

bolgesinde goriilen en yiiksek Von Mises stres degeri 48,638696 MPa iken; bu deger
anterior implant i¢in 9,227800 MPa’dir. Abutmentler tizerinde goriilen en yiiksek Von
Mises stres degerleri ise posterior implant i¢in 40,282549 MPa, anterior implant i¢in

14,097098 MPa’dur.

Model 4 (Ti altyapi, Bar Tasarim): Posterior bolgede yer alan implantin boyun

bolgesinde goriilen en yiiksek Von Mises stres degeri 47,994950 MPa iken; bu deger
anterior implant i¢in 8,903647 MPa’dir. Abutmentler iizerinde goriilen en yiiksek Von
Mises stres degerleri ise posterior implant i¢in 37,266078 MPa, anterior implant i¢in

10,143663 MPa’dir.

Model 5 (Zr altyapi, Toronto Tasarim): Posterior bolgede yer alan implantin boyun

bolgesinde goriilen en yiiksek Von Mises stres degeri 47,774690 MPa iken; bu deger
anterior implant i¢in 8,308709 MPa’dir. Abutmentler iizerinde goriilen en yiiksek Von
Mises stres degerleri ise posterior implant i¢in 38,391022 MPa, anterior implant i¢in

13,307682 MPa’dir.

Model 6 (Zr altyapi, Bar Tasarim): Posterior bolgede yer alan implantin boyun

bolgesinde goriilen en yiiksek Von Mises stres degeri 47,179440 MPa iken; bu deger
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anterior implant i¢in 8,179177 MPa’dir. Abutmentler iizerinde goriilen en yiiksek Von
Mises stres degerleri ise posterior implant i¢in 37,023045 MPa, anterior implant i¢in

10,029097 MPa’dur.

Model 7 (PEEK altyapi, Toronto Tasarim): Posterior bdlgede yer alan implantin

boyun bolgesinde goriilen en yiiksek Von Mises stres degeri 51,440952 MPa iken; bu
deger anterior implant i¢in 13,328287 MPa’dir. Abutmentler iizerinde goriilen en yiiksek
Von Mises stres degerleri ise posterior implant i¢in 40,977922 MPa, anterior implant i¢in

15,516360 MPa’dur.

Model 8 (PEEK altyap1, Bar Tasarim): Posterior bolgede yer alan implantin boyun

bolgesinde goriilen en yiiksek Von Mises stres degeri 49,966775 MPa iken; bu deger
anterior implant i¢in 10,756066 MPa’dir. Abutmentler iizerinde goriilen en yiiksek Von
Mises stres degerleri ise posterior implant i¢cin 37,692681 MPa, anterior implant i¢in

10,885546 MPa’dur.

Model 9 (BioHPP altyapi, Toronto Tasarim): Posterior bolgede yer alan implantin

boyun bolgesinde goriilen en yiiksek Von Mises stres degeri 51,476688 MPa iken; bu
deger anterior implant i¢in 13,314664 MPa’dir. Abutmentler iizerinde goriilen en yiiksek
Von Mises stres degerleri ise posterior implant i¢in 41,028830 MPa, anterior implant igin

15,557360 MPa’dir.

Model 10 (BioHPP altyapi, Bar Tasarim): Posterior bdlgede yer alan implantin

boyun bélgesinde goriilen en yiiksek Von Mises stres degeri 49,996203 MPa iken; bu
deger anterior implant i¢in 10,763186 MPa’dir. Abutmentler iizerinde goriilen en yiiksek
Von Mises stres degerleri ise posterior implant i¢in 37,813130 MPa, anterior implant i¢in

10,902063 MPa’dur.

Model 11 (PEKK altyapi, Toronto Tasarim): Posterior bolgede yer alan implantin

boyun bolgesinde goriilen en yiiksek Von Mises stres degeri 51,294967 MPa iken; bu
deger anterior implant i¢in 13,311103 MPa’dir. Abutmentler iizerinde goriilen en yiiksek
Von Mises stres degerleri ise posterior implant i¢in 41,767692 MPa, anterior implant igin

15,640480 MPa’dir.
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Model 12 (PEKK altyapi, Bar Tasarim): Posterior bolgede yer alan implantin boyun

bolgesinde goriilen en yiiksek Von Mises stres degeri 49,994431 MPa iken; bu deger
anterior implant i¢in 10,883606 MPa’dir. Abutmentler lizerinde goriilen en yiiksek Von
Mises stres degerleri ise posterior implant i¢in 38,341249 MPa, anterior implant icin

11,145146 MPa’dur.

Model 13 (FRP altyapi, Toronto Tasarim): Posterior bolgede yer alan implantin

boyun bolgesinde goriilen en yiiksek Von Mises stres degeri 50,821782 MPa iken; bu
deger anterior implant i¢in 12,243967 MPa’dir. Abutmentler iizerinde goriilen en yiiksek
Von Mises stres degerleri ise posterior implant i¢in 40,696079 MPa, anterior implant igin
14,569466 MPa’dr.

Model 14 (FRP altyapi, Bar Tasarim): Posterior bolgede yer alan implantin boyun

bolgesinde goriilen en yiiksek Von Mises stres degeri 49,510848 MPa iken; bu deger
anterior implant i¢in 10,513469 MPa’dir. Abutmentler iizerinde goriilen en yiiksek Von
Mises stres degerleri ise posterior implant i¢in 37,308014 MPa, anterior implant i¢in

10,856678 MPa’dir.
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Sekil 70. Model 1 ve Model 2’de implantlar tizerinde goriilen Von Mises stresleri
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won Mises
NmY2)

Loaocase: 1011
X

Maximum Value: 51,6085 NAmm*2)

Minimum Value: 00112217 N(mm2)
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Sekil 71. Model 3 ve Model 4’te implantlar iizerinde goriilen Von Mises stresleri (cvM)
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Stress
von Mises
N(mm’2)

Loao Case: 10f1
Maximum Vaiue: 51,229 N(mm*2)
Minimum Value: 0,0246862 N/(mm*2)
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10 < zirkonya > : I I ]
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Loancase: 1011
X

Maximum Value: 50,4193 M{mm*2)

Minimum Value: 0,0310728 N(mm*2)
0000 10,418 - 020 3034
I

10 < Zirkonya >

Sekil 72. Model 5 ve Model 6’da implantlar tizerinde goriilen Von Mises stresleri
(ovM)
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31440052

13328287

Load Case: 1of1
Maximum Value: 54,5462 N/(mm*2)
Minimum Value: 0,0346817 N/(mm2)
0000 el e 10872 20510
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Stress
von Mises
NAmm*2)
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Load Case: 10f1
Madmum Value: 51.1297 NA(mm*2)
Minimum Value: 0.0585264 N(mm~2)
0000 10061 m. 2121 0182
12 < peek > |

Sekil 73. Model 7 ve Model 8’de implantlar lizerinde goriilen Von Mises stresleri
(ovM)
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Stress
von Mises
NA(Mm~2)

13 314664

Load Case 1of 1

Maximum Value: 54 6046 M/{(mm*2)

Minimum Value: 0,0339086 N(mm*2)

13 < modifiyePeek > I I : i

stress
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Load Case: 1of 1 X
Maximum Value: §1.2058 W(mm'2)
Minimum Value: 0.0575904 N(mm*2)
oze0 10001 o= a0 012
13 < modifiyePeek > E

Sekil 74. Model 9 ve Model 10’da implantlar {izerinde goriilen Von Mises stresleri
(ovM)
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Stress
von Mises
Ni(mme2)

Load Case: 10f1
Maximum Value: 550287 NAmm*2)
Minimum Value: 0,0364749 N/(mm2)

0000 ome m 10871 20507
14 < pekk > ; I I !
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N(mm2)

10.8E36!

Load Case: 10f 1 X

Maximum Value: 516855 N/tmme2)

Minimum Value: 0,0509535 N/(mm*2)

o0 0.1 am w210 0.0
2 T
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Sekil 75. Model 11 ve Model 12’de implantlar iizerinde gériilen Von Mises stresleri
(ovM)
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Stress
von Mises
N(mm’2)

Loao Case: 10f1
Maximum Vaiue: 57,3012 NAmm*2)
Minimum Value: 0,0351387 N/{mm*2)

0000 om1 mm 10722 2008
15 < fiberkompoxit > : I I |

Stress
von Mises
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Loancase: 1011
X

Maximum Value: 52,7171 Nimm*2)

Minimum Value: 0,0350743 N(mm*2)

15 < fiverkompont >

Sekil 76. Model 13 ve Model 14’te implantlar {izerinde goriilen Von Mises stresleri
(ovM)
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Tablo 10. Implantlar (boyun bélgesi) iizerinde goriilen Von mises stresleri (cvm)

TORONTO TASARIM BAR TASARIM
Materyal Model Anterior Posterior implant Model Anterior Posterior
implant implant implant
Co-Cr Model 1 8,209639 47,720388 Model 2 8,074485 47,111175
Ti Model 3 9,227800 48,638696 Model 4 8,903647 47,994950
Zr Model 5 8,308709 47,774690 Model 6 8,179177 47,179440
PEEK Model 7 13,328287 51,440952 Model 8 10,756066 49,966775
BioHPP Model 9 13,314664 51,476688 Model 10 10,763186 49,996203
PEKK Model 11 13,311103 51,294967 Model 12 10,883606 49,994431
FRP Model 13 12,243967 50,821782 Model 14 10,513469 49,510848
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Sekil 77. Implantlar (boyun bélgesi) iizerinde goriilen Von Mises stresleri (cvm)
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Stress
von Mises
Ni(mr2)
5

45

Load Case: 10f 1 x

Maximum Value: 433348 N/(mm*2)

Minimum Value: 0,140006 NAmm*2)
om0 ey - 20 2w
11 <crCo> F I I

Stress
von Mises
N 2)

Load Case 10| X
Maximum Value: 43,7746 Ni(mm-2)
Minimum Value: 0,143358 N(mm*2)

0000 10704 - 2.
1 <erco> [ I

32112

H

Sekil 78. Model 1 ve Model 2’de abutmentler {izerinde goriilen Von Mises stresleri
(ovM)
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Stress
von Mises
N(mme2)

Load Case: 10f1 x

Maximum Value: 46,2903 Nimm*2)

Minifmium Value: 0,110213 Ni(mm2)
0000 P e 10988 20861
9 < tRanyum > P T T 1

Stress
von Mises
Nfmm2)

Loac Case 1011 x
Maimum Value: 45,7271 Njmm2)

Minimum Value: 0,123714 Nimm’2)

0000 10478 mm 20008 3143
i I I 1
9 < taamyum > [ T f 1

Sekil 79. Model 3 ve Model 4’te abutmentler iizerinde goriilen Von Mises stresleri
(ovM)
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Stress
von Mises
Wmn©2)

Load Case: 10of1
Maximum Value: 43,5121 N/(mm*2)
Minimum Value: 0,14193 Ni(mm~2)

o0 10200 - 0832 31308
10 < zirkorya > [ I ] ]

Stress
von Mises
Ni(mm2)

10,079097

Loao Case: 10f 1 X

Maximum Value: 43 9606 NAmm*2)

Minimum Value: 0,150998 Ni(mm"2)

0000 10703 - 20,408 32400
I

10 < Brkonya > 1 1t ]

Sekil 80. Model 5 ve Model 6’da abutmentler {izerinde goriilen Von Mises stresleri
(ovM)
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Lomscam: 1011 Lx

Maximum Vale: 171,983 Nmm*2)

3211977

Minimum Value: 0,0317227 N/mim2)

o000 10530 o 20881 30320
12 <peek > e

Sekil 81. Model 7 ve Model 8’de abutmentler iizerinde gériilen Von Mises stresleri
(ovM)
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Load Case 1011
Maximum Value: 168,087 N{(mm2)
Minimum Value: 0,032175 N(mm’2)

13 < moaiyePeex >

0150

g
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Sekil 82. Model 9 ve Model 10’da abutmentler iizerinde gériilen Von Mises stresleri
(ovM)
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von Mises
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Load Case: 1of 1 X
Maximum Value: 119,082 Nimr2)
Minimum Value: 0,0287593 N(mm'2)

o000 10.4% m 20878 33
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stress
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X

Maximum Value: 47,0725 Nimm2)

Minimum Value: 0,0864035 N(mm*2)
0000 1043 mm 10 20404
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Sekil 83. Model 11 ve Model 12’de abutmentler iizerinde goriilen Von Mises stresleri
(ovM)
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Stress
von Mises
Ni(mme2)

14 569466

Load Case: 10f1
Maximum Value: 52 4796 NAmm*2)

Minimum Value: 4,92016e-07 N(mm*2)
3138
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o e - s
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Sress
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N(mm2)

Load Case 10of1 x
Maximum Value: 45 6505 Nitmm*2)
Minimum Value: 0,100735 Ni(mm?2)

0000 1003 am 0101 30208
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Sekil 84. Model 13 ve Model 14’te abutmentler {izerinde goriilen Von Mises stresleri
(ovM)
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Tablo 11. Abutmentler iizerinde goriilen Von Mises stresleri (cvm)

TORONTO TASARIM BAR TASARIM
Materyal Model Anterior Posterior Anterior Posterior
implant implant implant implant
Co-Cr Model 1 11,255494 38,431794 Model 2 10,005630 37,057635
Ti Model 3 14,097098 40,282549 Model 4 10,143663 37,266078
Zr Model 5 13,307682 38,391022 Model 6 10,029097 37,023045
PEEK Model 7 15,516360 40,977922 Model 8 10,885546 37,692681
BioHPP Model 9 15,557360 41,028830 Model 10 10,902063 37,813130
PEKK Model 11 15,640480 41,767692 Model 12 11,145146 38,341249
FRP Model 13 14,569466 40,696079 Model 14 10,856678 37,308014
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Sekil 85. Abutmentler {izerinde goriilen Von Mises stresleri (cvm)
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6.4. Altyapilar Uzerinde Gériilen Von Mises Bulgulari (ovIM)

Altyapilar iizerindeki Von Mises stresleri Olgiiliirken se¢ili konnektor bolgeleri ve

implant-abutment birlesim bolgeleri degerlendirilmistir.

Model 1 (Co-Cr altyapi, Toronto Tasarim): Konnektor bolgeleri arasindaki en

yiiksek stres, 5. konnektdr bolgesinde olusup 17,732872 MPa degerindedir. Implant-
abutment birlesim bdlgelerindeki stresler ise anterior bolgede 17,079009 MPa, posterior
bolgede 42,718768 MPa’dir.

Model 2 (Co-Cr altyapi, Bar Tasarim): Konnektor bolgeleri arasindaki en yiiksek

stres, 5. konnektdr bolgesinde olusup 14,550414 MPa degerindedir. Implant-abutment
birlesim bolgelerindeki stresler ise anterior bolgede 16,277291 MPa, posterior bolgede
40,134719 MPa’dur.

Model 3 (Ti altyapi, Toronto Tasarim): Konnektor bolgeleri arasindaki en yliksek

stres, 5. konnektdr bolgesinde olusup 16,740897 MPa degerindedir. implant-abutment
birlesim bolgelerindeki stresler ise anterior bolgede 16,062283 MPa, posterior bolgede
30,769623 MPa’dir.

Model 4 (Ti altyapi, Bar Tasarim): Konnektor bolgeleri arasindaki en yiiksek stres,

5. konnektdr bolgesinde olusup 13,237401 MPa degerindedir. implant-abutment birlesim
bolgelerindeki stresler ise anterior bolgede 15,596458 MPa, posterior bolgede 30,151711
MPa’dir.

Model 5 (Zr altyapi, Toronto Tasarim): Konnektdr bolgeleri arasindaki en ytliksek

stres, 5. konnektdr bolgesinde olusup 16,833162 MPa degerindedir. Implant-abutment
birlesim bolgelerindeki stresler ise anterior bolgede 19,485871 MPa, posterior bolgede
44,412891 MPa’dir.

Model 6 (Zr altyapi, Bar Tasarim): Konnektor bolgeleri arasindaki en yiiksek stres,

5. konnektdr bolgesinde olusup 14,149477 MPa degerindedir. iImplant-abutment birlesim
bolgelerindeki stresler ise anterior bolgede 17,388707 MPa, posterior bolgede 35,681356
MPa’dir.
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Model 7 (PEEK altyapi, Toronto Tasarim): Konnektor bolgeleri arasindaki en

yiiksek stres, 5. konnektdr bolgesinde olusup 15,504648 MPa degerindedir. implant-
abutment birlesim bolgelerindeki stresler ise anterior bolgede 5,925221 MPa, posterior

bolgede 29,537675 MPa’dur.

Model 8 (PEEK altyapi, Bar Tasarim): Konnektor bolgeleri arasindaki en yiiksek

stres, 5. konnektor bdlgesinde olusup 6,923522 MPa degerindedir. implant-abutment
birlesim bdlgelerindeki stresler ise anterior bolgede 4,596666 MPa, posterior bolgede
20,922792 MPa’dur.

Model 9 (BioHPP altyapi, Toronto Tasarim): Konnektor bolgeleri arasindaki en

yiiksek stres, 5. konnektor bolgesinde olusup 15,451282 MPa degerindedir. implant-
abutment birlesim bolgelerindeki stresler ise anterior bolgede 5,779764 MPa, posterior

bolgede 29,227706 MPa’dir.

Model 10 (BioHPP altyapi, Bar Tasarim): Konnektor bolgeleri arasindaki en

yiiksek stres, 5. konnektor bolgesinde olusup 11,610589 MPa degerindedir. implant-
abutment birlesim bdlgelerindeki stresler ise anterior bolgede 4,621880 MPa, posterior

bolgede 20,926805 MPa’dir.

Model 11 (PEKK altyapi, Toronto Tasarim): Konnektor bolgeleri arasindaki en

yiiksek stres, 5. konnektdr bolgesinde olusup 14,635609 degerindedir. implant-abutment
birlesim bolgelerindeki stresler ise anterior bolgede 5,682231 MPa, posterior bdlgede
29,547808 MPa’dur.

Model 12 (PEKK altyapi, Bar Tasarim): Konnektor bolgeleri arasindaki en yiiksek

stres, 5. konnektdr bdlgesinde olusup 12,003984 MPa degerindedir. Implant-abutment
birlesim bolgelerindeki stresler ise anterior bdlgede 5,210679 MPa, posterior bolgede
21,093771 MPa’dur.

Model 13 (FRP altyapi, Toronto Tasarim): Konnektor bolgeleri arasindaki en

yiiksek stres, 5. konnektdr bolgesinde olusup 15,913951 MPa degerindedir. Implant-
abutment birlesim bolgelerindeki stresler ise anterior bolgede 10,283763 MPa, posterior
bolgede 29,923138 MPa’dir.
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Model 14 (FRP altyapi, Bar Tasarim): Konnektor bolgeleri arasindaki en yiiksek

stres, 5. konnektdr bolgesinde olusup 12,385086 MPa degerindedir. Implant-abutment
birlesim bdlgelerindeki stresler ise anterior bolgede 9,325189 MPa, posterior bolgede
22,319368 MPa’dr.
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Load Case: 10f1
Maximum Value. 8,05854 N/(mm’2)

Minimum Value: §,81724e-05 N(ram*2)

0000 15997 e e w070
T

11<crco> :

Stress
von Mises
NAmm*2)

3
27

Load Case: 1of 1

Maximum Value: 35,0706 NAmm*2)

Manimum Value: 0,000810123 NAmm*2)

0000 19028 o 2000 22089
11 <crCo > P T T
[ I 1 ]

Sekil 86. Model 1 altyapisinda olusan Von Mises stresleri (cvM)
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Load Case: 10f 1

Maximum Value: 9,3101 N/{mm*2)

Minimum Value: 5,53153e-05 N/(mm*2)
0000 18294 o 3058 sases
1<erCo> F 1 I ]

Load

e 1of1

Maximum Value: 40,1347 Ni(mm#2)

Minimum Value: 0,00222458 NA(mm*2)
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T T
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Sekil 87. Model 2 altyapisinda olusan Von Mises stresleri (cvM)
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Load Case: 10f1
Maximum Value: 943815 N/(mm’2)

Minimum Value. 6,23465e-05 N/(mm*2)
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Load Case: 10f1

Maximum Value: 31,5608 N/(mm’2)

Minimum Value: 0,000654803 N/(mm*2)
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Sekil 88. Model 3 altyapisinda olusan Von Mises stresleri (cvM)
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Load Case: 10f 1

Maximum Value: 11,5829 NAmm

Minimum Value: 6,45976e-05 N(mm*2)
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Load Case: 10f 1

) (¢

Maximum Value: 34 8608 N{mm*2)

Minimum Value: 0,00125695 N(mm*2)
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Sekil 89. Model 4 altyapisinda olusan Von Mises stresleri (cvM)
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6585525

Load Case: 10f1

Maximum Value. 8,17055 N/(mm’2)

Minimum Value: 5,93814e-05 N/(mm*2)

0000 13501 o 597 ey
10 <zirkonya > : T 1

Load Case: 10f 1
Maximum Value: 37,061 N(mm*2)

Minimum Value: 0,000805326 N/(mm*2)

10 <zirkonya > : T T

Sekil 90. Model 5 altyapisinda olusan Von Mises stresleri (cvM)
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Load Case: 10f 1
Maximum Value' 10,1079 N/(mm?2)

Minimum Value: §,9344€-05 N/(mm*2)
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Sekil 91. Model 6 altyapisinda olusan Von Mises stresleri (cvM)
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Load Case: 10f1

Maximum Value: 75,5911 NA(mm’2)
Minimum Value: 0,0015341 Nf(mm*2)

0000 19628 e 0% warra
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Loac Case: 10f 1

Maximum Value: 19,5377 NA(mm*2)

Minimum Value: 0,000469126 NA(mm’2)
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Sekil 92. Model 7 altyapisinda olusan Von Mises stresleri (cvM)
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Load Case: 10f1

Maximum Value: 19.5363 Ni(mm*2)
Minimum Value: 0.000759202 N/mm2)
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Load Case: 10f 1
Maximum Value: 20.9226 N(mm*2)
Minimum Value: 0.000413502 Ni(mm2)
12 < peek >

Sekil 93. Model 8 altyapisinda olusan Von Mises stresleri (cvM)
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Load Case: 10f 1

Maximum Value: 73,1147 NAmm*2)

Minimum Value: 0,00161734 N(mm'2)
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Load Case: 10f 1

Maximum Value: 19,2277 Ni(mm*2)

Minimum Value: 0,000467802 N(mm*2)
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Sekil 94. Model 9 altyapisinda olusan Von Mises stresleri (cvM)
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Load Case: 10of 1
Maximum Value. 19,6659 N/(mm’2)
Minimum Value: 0,000750599 N/(mm*2)
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Load Case: 10f1
Maximum Value: 20.9268 NA(mm'2)

Minimum Value: 0.000394774 Ni(mm*2)
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Sekil 95. Model 10 altyapisinda olusan Von Mises stresleri (cvM)
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von Mises
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Load Case: 10f1

Maximum Value. 59,515 N(mm*2)

Minimum Value: 0,00124556 NAmm*2)
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Load Case: 10f1

Maximum Value. 19,5478 N/(mm’2)

Minimum Value: 0,000555226 NA(mm*2)
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Sekil 96. Model 11 altyapisinda olusan Von Mises stresleri (cvM)
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Load Case: 10f1
Maximum Value: 19.2224 NA(mm*2)
Minimum Value: 0.000618226 N/(mm*2)
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Load Case: 10f 1
Maximum Value: 21.0938 N(mm*2)
Minimum Value: 0.000475224 Ni(mm"2)
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Sekil 97. Model 12 altyapisinda olusan Von Mises stresleri (cvM)
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Load Case: 10f1

Maximum Value: 31,9853 NA(mm*2)
Minimum Value: 0,000281169 N(mmm*2,
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Load Case. 10f 1
Maarmum Value: 25,2231 N(mm*2)

Minimum Vaiue: 0,000527576 N(mm2)
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Sekil 98. Model 13 altyapisinda olusan Von Mises stresleri (cvM)
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Load Case: 10f |

Maximum Value: 14 5466 N/(mm*2)

Minimum Value: 0,00020148 NA(mm*2)
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Load Case. 10f 1

Maximum Value: 22,3194 Nimm2)

Minimum Value: 0,000380991 NA(mm*2)
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Sekil 99. Model 14 altyapisinda olusan Von Mises stresleri (cvM)
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Tablo 12. Toronto tasarim konnektor bolgelerinde goriilen Von Mises stresleri

TORONTO TASARIM
Materyal Model 1.Konnektor | 2.Konnektor | 3.Konnektor | 4.Konnektor | 5.Konnektor | 6.Konnektor
Co-Cr Model 1 6,081757 6,911280 6,661041 16,342388 17,732872 5,387698
Ti Model 3 5,531561 5,809923 6,507759 13,875263 16,740897 3,875278
Zir Model 5 5,586561 6,873990 6,585525 16,305764 16,833162 4,684245
PEEK Model 7 4,496604 4,669781 5,451810 11,815245 15,504648 2,791870
BioHPP Model 9 4,880808 3,772492 2,307567 9,217439 15,451282 2,769056
PEKK Model 11 4,109053 3,090276 2,801450 11,016542 14,635609 2,724030
FRP Model 13 5,056970 5,571119 5,563124 12,411202 15,913951 3,148011
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Sekil 100. Toronto tasarim konnektor bolgelerinde goriilen Von Mises stresleri
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Tablo 13. Bar tasarim konnektor bolgelerinde goriilen Von Mises stresleri

6
4
|
0

BAR TASARIM
Materyal Model 1.Konnektor | 2.Konnektor | 3.Konnektor | 4.Konnektor | 5.Konnektor | 6.Konnektor
Co-Cr Model 2 4,272808 4,748565 5,534300 12,234608 14,550414 4,697845
Ti Model 4 3,415194 3,108349 5,254465 10,912845 13,237401 3,042065
Zir Model 6 4,110884 4,065756 5,113932 11,648463 14,149477 4,943546
PEEK Model 8 2,325797 2,367229 1,727930 5,155089 6,923522 1,522164
BioHPP Model 10 2,317389 2,361509 4,119684 7,466041 11,610589 1,512104
PEKK Model 12 2,213249 2,263145 2,146228 1,798477 12,003984 1,519516
FRP Model 14 2,817832 2,765267 4,584450 8,486318 12,385086 2,207750
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14
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~ 10
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Model 2 Model4 Model6 Model 8 Model 10 Model 12 Model 14
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Tablo 14. Altyapilardaki implant-abutment birlesim bolgelerinde gériilen Von Mises
stresleri

TORONTO TASARIM BAR TASARIM
Materyal Model Anterior Posterior Anterior Posterior
implant implant implant implant
Co-Cr Model 1 17,079009 42,718768 Model 2 16,277291 40,134719
Ti Model 3 16,062283 30,769623 Model 4 15,596458 30,151711
zZr Model 5 19,485871 44,412891 Model 6 17,388707 35,681356
PEEK Model 7 5,925221 29,537675 Model 8 4,596666 20,922792
BioHPP Model 9 5,779764 29,227706 Model 10 4,621880 20,926805
PEKK Model 11 5,682231 29,547808 Model 12 5,210679 21,093771
FRP Model 13 10,283763 29,923138 Model 14 9,325189 22,319368
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7. TARTISMA

Bu calismada 6nerilen hipotez, ‘‘tam dissiz {ist cenede all-on-four teknigine gore
yerlestirilen implantlar iizerinde farkli altyapr materyalleri ve tasarimlar1 kullaniminin;
kemik, implant ve protezde olusacak stres degerlerini etkileyecegi’’ seklindedir. Kobalt-
krom, titanyum, zirkonya, PEEK, modifiye PEEK (BioHPP), PEKK ve fiberle
giiclendirilmis kompozit (FRP) altyapi materyalleri ile toronto, bar tasarimlari
kullanilarak; implant, implant ¢evresi kemik ve protezde olusan stresler, ti¢ boyutlu sonlu
elemanlar stres analizi yontemi ile degerlendirilmistir. Calismanin sonuglar1 goz oniine

alindiginda onerilen hipotez kabul edilmistir.

Dental implantlar kismi ve tam dissizlik durumlarinin rehabilitasyonunda gittikce
artan oranda ve yiiksek basari ile kullanilan bir tedavi yontemidir (209). Tam dissiz
arklarin rehabilitasyonunda, implant destekli sabit protez tedavisi ile implant destekli
overdenture protez tedavisi karsilastirildiginda; implant destekli sabit protezlerin
¢igneme fonksiyonu ve 1sirma kuvvetinde artan oranda iyilesme sagladigi, ayrica hastanin

Ozgiivenini arttirdig1 belirtilmektedir (210).

Tam dissizlik durumlarinin rehabilitasyonunda, diisiik kemik hacmi, zayif kemik
kalitesi, kemik greftleme ihtiyac1 ve alveolar kemigin anatomik sinirlamalar1 (maxillar
sinlis, mental foramen ve mandibular sinir) gibi problemler bu ¢enelerde implant
tedavisini zorlastirmaktadir. Bu problemlerin iistesinden gelebilmek icin, Mal6 ve ark.
tarafindan dort implant {izeri tedavi (All-on-four) konsepti gelistirilmistir (21,211). All-
on-four tedavi konsepti, alt ¢gene ve list genede 2 anterior ve 2 posterior toplam 4 implant
ile desteklenen, tam ark sabit bir protezden olusan tedavi konseptidir. Anterior implantlar
mandibula ve maksillada lateral kesici bolgesine dik olarak, posterior implantlar
mandibulada mental foramenin hemen 6niine, maksillada ise maksiler siniisiin anterior
duvarina paralel olarak distale 30-45° egimli yerlestirilirler (39,212). Bu tedavi teknigiyle
onemli anatomik yapilarin korunmasi kolaylasir ve ge¢ yiikleme yapilan implant
sistemlerinin bekleme siiresi ortadan kalkar (213,214). Calismalarda, bu teknik
kullanilarak yapilan tam ark sabit protez ile desteklenen implantlarin yiiksek basari

oranina sahip oldugu (kiimiilatif basar1 oran1 %92.2 - %100) rapor edilmistir (215-219).
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Begg ve ark., distal implantlardaki farkli agilanmalarin (0°-15°-30°-45°) kuvvet
iletim Ozelliklerini tanimlamay1 hedefledikleri ¢alismalarinda; 15° ve 30° acili distal
implantlarin, aksiyal implantlarla benzer gerilim modeli gosterdigini ve baski
yogunlugunun en fazla 45° aciya sahip distal implant c¢evresinde olustugunu
bildirmislerdir (220). Baska bir ¢alismada 15° ve 30° distal implant agilanmasinda benzer
gerilim dagilimlar1 saptanirken, 45° agilanmaya sahip distal implantlarin gevresinde
yiiksek gerilimler saptanmustir (36). Calismamizda da diger ¢alismalarin sonuglarindan
yola ¢ikilarak, distal implantlarda en uygun gerilim olusturan agilanma miktar1 olan 30°

tercih edilmis; a¢ilanma miktar1 degisken olarak incelenmemistir.

All-on-four tedavi planlamasinda tercihen posteriorda 4/4,3 mm, anteriorda 3,75/4
mm ¢apinda 10-18 mm uzunlugunda implantlar kullanilmaktadir (221-223).
Calismamizda da implantlar literatiire uygun olarak; anterior bdlgede 3,75 mm ¢ap/10

mm uzunlugunda, posterior bolgede ise 4,3 mm ¢ap/13 mm uzunlugunda modellenmistir.

Implant destekli protetik restorasyonlarda, fonksiyon sirasinda olusan kuvvetlerin
implantlara ve ¢cevre dokulara iletildigi bilinmektedir. Fonksiyonel ya da parafonksiyonel
olabilen bu kuvvetler, implant ve destek dokular arasinda farkli streslere ve implantlar
cevreleyen kemik dokuda bazi degisikliklere neden olmaktadir (224). Yapilan
caligmalara gore; kemige iletilen kuvvetler, kemikte ters yonde, benzer biiytikliikte
gerilme reaksiyonu olusturmaktadir ve bu sebeple kemikte yikim ya da yapim seklinde
goriilebilen yeniden sekillenme durumu meydana gelebilmektedir (224,225). Literatiirde
dental implantlar ile ilgili marjinal kemik degisiklikleri ve protetik komplikasyonlarla
alakali caligmalar bulunmaktadir ancak; implantlarin ¢evresindeki kemik igi streslerin
klinik olarak oOlgiilememesi sebebiyle streslerin niteligi ve niceligi kesin olarak
bilinememektedir (226). Stresler hakkinda daha detayli veri elde edebilmek igin in vitro
calismalar yapilmaktadir. /n vitro ¢alismalarda kemik dokusu izotropik, elastik ve
homojen olarak ele alinmasia ragmen; belli bir derecede viskoelastik, anizotropik ve
heterojen bir yapidir (227); bu sebeple yapilan calismalarda bazi kisitlamalar
bulunmaktadir. Ancak literatiirdeki ¢aligmalar; stres analizi yontemleriyle, potansiyel
streslerle karsilagilabilecek bdlgelerin belirlenmesi sayesinde, implantta ve implant

cevresi kemikte olusabilecek degisikliklerin yorumlanabilecegini belirtmistir (228,229).
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Calismamiz in vitro olarak planlanarak implant, implant ¢evre dokulari ve protezde

olusabilecek streslerin degerlendirilmesi amaglanmistir.

Protetik restorasyonlarin, destek yapilarin ve gevre dokularin fonksiyonel kuvvetler
altindaki biyomekanik davraniglarini incelemek igin stres analizi yoOntemlerinden
yararlanilmakta olup; en ¢ok kullanilan yontemler sonlu elemanlar stres analizi yontemi

(SESA), fotoelastik stres analizi yontemi ve gerinim Olger (strain gauge) stres analizi

yontemidir (188,230-232).

Akgca ve ark. tarafindan yapilan bir arastirmada gerinim Slger stres analizi yontemi
ile SESA yontemi karsilastirilmistir (233). Yaptiklari ¢alismanin sonucunda iki yontemle
de ayni miktarda stres elde etmislerdir; ancak SESA ydnteminde olusturulan modelin

daha hassas ve detayli sonuglar verdigi ifade edilmistir (204,234-236).

SESA yonteminin siklikla tercih edilme sebepleri arasinda; diizensiz geometri
gosteren karmagsik yapilara uygulanabilmesi ve istenilen boyutlardaki yapilarin
geometrisini tam olarak taklit edebilmesi sayilabilir. Meydana gelen streslerin
lokalizasyonlar1 ve sayisal degerlerinin herhangi bir agidan rahatlikla goriilebilmesi
miimkiin olup; materyalin malzeme 6zelliklerinin programa dogru girilmesi sayesinde
gercege yakin Ozellikler gosteren modeller elde edilir (231,237). Diger stres analiz
yontemlerine olan bahsi gegen avantajlarindan dolayi, gercege daha yakin stres sonuglari

elde etmek i¢in calismamizda SESA yonteminin kullanimi uygun goriilmistiir.

Iki boyutlu sonlu elemanlar stres analizi yonteminin uygulanmasi kolay, hizli ve
diisiik maaliyetlidir ancak 6zellikle karmasik geometriye sahip yapilarin analizinde ¢ok
dogru sonuglar vermeyebilir. U¢ boyutlu sonlu elemanlar stres analizi ile tiim
eksenlerdeki kuvvetler degerlendirilebilecegi icin gercege daha yakin sonuclar elde
edilebilmektedir. Literatiirdeki implant biyomekanigi ile ilgili ¢alismalar incelendiginde,
bircogunda lic boyutlu SESA yonteminin kullanildigi goriilmektedir. Bu nedenle,

calismamizda {i¢ boyutlu sonlu elemanlar analizi kullanilmistir.

SESA yontemi kullanilirken, canli dokuda goriilebilen birgok degiskenin sabit
olarak kabul edilmesi gerekmektedir; bu durum SESA yonteminin en biylk

dezavantajidir (188,238). SESA yonteminde kemik-implant arasinda %100’liik bir temas
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oldugu varsayilirken; literatiirdeki histolojik ¢aligmalar bu oranin %30 ile %70 arasinda
oldugunu gostermistir (191). Tez calismamizda standardizasyon saglamak amaciyla;
literatiirdeki ¢alismalar referans alinarak kemik-implant temast %100 olarak kabul

edilmistir (204,236).

SESA yonteminin basarili olmasi, anatomik yapinin ideal olarak modellenmesiyle
yakindan alakalidir; yontemdeki de§iskenlerin fazla olmasi sebebiyle de modellemede
kullanilan diiglim ve eleman sayis1 artmaktadir. Eleman ve diigiim sayisinin fazla olmasi,
calisma modelinin ayrintili bir sekilde modellendigini ifade eder (201). Literatiirdeki
calismalar, ¢aligma modellerindeki diiglim ve eleman sayisinin 30.000 ile 200.000
arasinda olmasi gerektigini bildirmistir (239). Calismamizdaki modellerde diigiim ve
eleman sayilari, literatlirdeki calismalardan sayica fazla olup; ortalama diiglim sayist

84.157, eleman sayisi ise 394.900° diir.

SESA calismasinin sinirlart dahilinde tiim yapilar homojen, izotropik ve lineer
elastik kabul edilmistir. Sonuglar yorumlanirken SESA ¢alismasinin kendine ait

siirlamalar1 goz ontinde bulundurulmalidir (240).

SESA calismalarinda; trabekiiler ve kortikal kemigin, mukozanin ve kullanilan
materyallerin elastisite modiilleri ve poisson oranlari i¢in evrensel olarak kabul edilmis
bir tablo yoktur (241). Calismamizda kullandigimiz degerler igin, literatiirdeki diger

caligmalarda en ¢ok kullanilan degerlerden faydalanilmistir.

Maksimum 1sirma kuvvetleri cinsiyet, yas, dissizlik durumu ya da arkin farkl
bolgelerine gore degismektedir. Literatiirdeki sonlu elemanlar analizi c¢alismalari
incelendiginde; Giimriik¢li ve Korkmaz tarafindan yapilan bir ¢alismada, atrofik tam
dissiz maksillada farkli gruplara 4, 5 ve 7 adet implant yerlestirilmis olup; 1. premolar, 2.
premolar ve 1. molar bolgelerine 150N’ luk vertikal kuvvet uygulanmistir (242).
Glimriikcii ve ark. tarafindan yapilan bagka bir calismada atrofik tam dissiz maksillaya 5
adet implant yerlestirilmis olup, 1. premolar, 2. premolar ve 1. molar bdlgelerinin
fonksiyonel tiiberkiillerine 150N’ luk oblik kuvvet uygulanmistir (243). Literatiirdeki
diger bir calismada atrofik maksillada all-on-four ve all-on-six teknikleri karsilastirilmis;
150N’ luk bir kuvvet bukkolingual yonde 1. molar hizasina hem vertikal hem de oblik

olarak uygulanmustir (236). Bhering ve ark. tarafindan yapilan ¢alismada da all-on-four
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ve all-on-six teknikleri karsilastiriimig; 150N’ luk 30° agili oblik bir kuvvet bukkolingual
yonde uygulanmistir (204). Calismamizda atrofik maksillaya uyguladigimiz 150N’luk

kuvvet, bu calismalarla paralellik géstermektedir.

Literatiirdeki benzer calismalarda kuvvetler, oblik ya da vertikal ve genellikle
noktasal (fonksiyonel tiiberkiil) olarak uygulanmistir (204,236,242,243). Calismamizda
sonlu elemanlar analizi sirasinda uygulanan kuvvetlerin implant ve ¢evre dokulara
iletilmesi i¢in yaricapit 1 cm olan yarim yuvarlak sert gida materyali (foodstuff) ile
¢igneme ve 1sirma kuvvetleri simiile edilmistir. Kullandigimiz sert gida materyali ile
kuvvetlerin tek bir noktadan degil; yarim yuvarlak sert gida materyalinin temas edecegi
biitiin tliberkiil egimlerinden iletilmesi ile gercege yakin sonuclar edilmistir. Literatiirdeki
bircok c¢alismada, yarim yuvarlak sert gida materyali kullanimi ¢alismamizi

desteklemektedir (183,244,245).

Modellerde meydana gelen farkli geometriler ve siir kosullart nedeniyle SESA
sonuclarinin yapilan diger ¢aligmalarla sayisal agidan karsilastirilmasi miimkiin degildir;
ayni ¢alisma icerisinde karsilastirma yapilmasi daha uygundur. Calismamizda dort tip
polimerik (PEEK, BioHPP, PEKK, FRP) ve {i¢ tip polimerik olmayan altyap: materyali
(Co-Cr, Ti, Zr) ile iki ayr1 altyapi tasarimi (toronto, bar) kullanilarak, altyapt materyali
ve tasarim alternatiflerinin; kemikte, implantta ve protezde olusturdugu streslerin

birbiriyle karsilastirilmas1 amag¢lanmistir.

Implant destekli tam ark sabit protez tasarimlarmin sonlu elemanlar analiz
calismalari tek iiye tasarimlardan ¢ok daha karmasiktir (191). Implant destekli tam ark
sabit protez vakalarinda, stres dagilimini tek tiye protezden daha karmasik yapan protetik
altyapinin bir¢ok implant1 birbirine baglamasidir. Bu nedenle, protezin bir noktasindaki
yiikkleme tiim implantlardaki ve ¢evreleyen kemikteki stres konsantrasyonunu farkli

derecelerde arttirir (246).

Yapilan bir ¢aligmada yiikleme alaninin implanta olan mesafesinin, implantlarda
olusacak Von Mises stresleri iizerinde etkili oldugu bildirilmistir (236). Bu ¢alismaya
gore yiikleme alanina yakin yerlestirilen implantlarda Von Mises stresi daha yiliksek

degerler gostermistir. Calismamizda okliizal kuvvet posterior bolge hizasinda verilmistir.
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Elde edilen bulgulara gore posterior implantlarda olusan Von Mises stresleri, anterior

implantlarda olusan streslerden daha yiiksek goriilmiis olup bu ¢alisma ile uyumludur.

Kemik gibi kirilgan materyaller i¢in Principle Stress (Maksimum Principle Stress,
Minimum Principle Stress) degerleri dnemlidir. Ciinkii Maksimum Principle Stress
degeri kemigin en yiiksek gerilme dayanimina (kortikal kemik i¢cin 100 MPa) esit veya
ondan daha biiyiik degerde oldugunda veya Minimum Principle Stress degeri en yiliksek
sikigma dayanimina (kortikal kemik i¢in 173 MPa) esit veya ondan biiylik degerde
oldugunda basarisizlik olusur. En yiiksek ¢cekme ve basma stres degerleri, servikal bolge
etrafindaki kortikal kemiklerde olusur ve kortikal kemigin en yiiksek ¢ekme ve basma
dayanimi sirasiyla 100 ve 173 MPa’dir. Calismamizda kullanilan tiim modellerdeki
kortikal kemikte olusan streslere bakildiginda; maksimum c¢ekme ve basma stresleri

sirastyla bu degerlerin altinda olup kemikte kirilma olasilig1 beklenmemektedir.

Von Mises stresleri, ylik transferi ve dagilma mekanizmalarin1 karakterize etmek
icin evrensel bir stres gostergesi olarak kullanilmaktadir. Von Mises stres degerleri,
metalik implantlar gibi ¢ekilebilir materyallerdeki deformasyonun baslangici olarak
tanimlanmaktadir. Von Mises stres degerleri, implant materyalinin akma (yield) noktasini
astifi zaman kirik riski olusabilir. Titanyum implantta meydana gelen stresler,
titanyumun en iist dayaniklilik degeri olan 550 MPa’1 gectiginde kirik riski olusabilir.
Calismamizda implantta olusan Von Mises streslerinin maksimum degerleri bu degeri
asmamistir. Altyapilarda olusan maximum Von Mises 17,732872 MPa ve implant-
abutment birlesim yerlerinde ise 44,412891 MPa olup; altyapilarda da herhangi bir

deformasyon beklenmemektedir.

Hussein ve Rabie, bir sonlu elemanlar analizi ¢alismalarinda, all-on-four teknigine
gore yerlestirilmis implantlar iizerine uygulanan zirkonya altyapt materyalinin Von
Mises, basma ve ¢ekme streslerinin kortikal kemige trabekiiler kemikten daha fazla
aktarildigini belirtmistir (247). Literatiirde yapilmis bir¢ok ¢alismada implant etrafindaki
kemikte meydana gelen stres miktarlar1 degerlendirilmis ve yapilan ¢aligmalar sonucunda
en fazla stresin implantin boyun bolgesinde; kortikal tabakayla implantin temasta olan
bolgesinde goriildigi tespit edilmistir (248,249). Rubo ve ark. yaptiklari calismada,

implant destekli bir protezde bulunan bir¢ok klinik varyasyonu sonlu elemanlar stres
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analizi yontemi ile incelemis ve streslerin en ¢ok kuvvetin uygulandigi bolgeye en yakin
implantin boynu etrafindaki kortikal kemikte yogunlastigini bildirmislerdir (249,250).
Calismamizda da implantlar iizerinde olusan Von Mises stresleri yapilan ¢aligmalarla

benzer olarak, implantin boyun bolgesinde maksimum degerlerdedir.

Streslerin implantin boyun bdlgesinde olugmasi, implant ve kemigin rijit
baglantisindan kaynaklanmaktadir. Kortikal kemigin elastisite moduliiniin trabekiiler
kemikten yiiksek olmasi ve implantin zayif oldugu boyun bolgesini ¢evreliyor olmasi;
kortikal kemikte trabekiiler kemikten daha fazla stres olusmasina ve maruz kalinan
kuvvetlere karsi daha direngli olmasina neden olmaktadir (251). Caligmamizda, hem
anterior implant ¢evresi hem de posterior implant ¢evresi kortikal kemikte olusan ¢ekme
ve basma stresleri, trabekiiler kemikte olusan ¢ekme ve basma streslerine oranla daha
yiiksek ¢ikmistir. Kortikal kemikte olusan ¢ekme ve basma streslerinin, trabekiiler
kemikte olusan ¢gekme ve basma streslerinden daha yiiksek oldugunu gosteren galismalar

literatiirde mevcut olup (251), calismamizla benzerlik gostermektedir.

Protetik altyapr materyalinin, implantta ve implant ¢evresindeki kemikte olusan
stres lizerinde etkili oldugunu gosteren galismalar literatiirde mevcuttur (171,224). Protez
altyapisinda kullanilan materyalin sertligi arttikca, altyapida olusan stresin orantili bir
sekilde artacagi; implantta ve implant ¢evresindeki kemikte olusan stresin ise materyalin
sertlifiyle orantili bir sekilde azalacag: bildirilmistir (171). Implant destekli hibrit
protezlerin iiretiminde farkl altyap1 materyalleri kullanilmaktadir ve altyapida kullanilan

materyalin rijitidesi, implantta ve ¢evresinde olusan stresi etkilemektedir.

Yiiksek elastisite modiilii ve akma direncine sahip Cr-Co egilmeye ve biikiilmeye
direngli, soy metallere gére daha ince hazirlanabilen bir altyapi materyalidir (74). Fakat
Cr-Co ile dokiim yapmak hassasiyet gerektirir ve sert bir materyal oldugu i¢in tesviyesi
de zordur. Ayrica Cr-Co tranliisens degildir ve estetik dezavantaji nedeniyle popiilaritesi

azalmistir (74,252).

Implant uygulamalarmin yaygmlagmasiyla birlikte titanyum, miikemmel
biyouyumlulugu, yiikksek mekanik ve fiziksel Ozellikleri nedeniyle protetik
restorasyonlarda altyap1 olarak da kullanilmaya baslanmistir (253,254).
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Metal altyapilardaki estetik problemleri ¢ozmek amaciyla altyapr materyali olarak
kullanilmaya baglanan zirkonya; yiiksek egilme mukavemeti (900-1200 MPa), diisiik
korozyon potansiyeli ve diisiik termal iletkenlik 6zelliklerine sahiptir. Metal alasimlarda
gbzlenen, iyon salinimina bagli toksik ve allerjik reaksiyonlarin ortaya c¢ikmasi gibi
dezavantajlart da bulunmamaktadir (254). Uzun donem basarisinin degerlendirildigi

calismalarda, yaslandirma testlerinden 6nemli 6l¢iide etkilenmedigi bildirilmistir (255).

Metal ve zirkonya gibi materyallerin elastikiyeti az oldugu i¢in olusan stresler;
protez kiriklarina, TME problemlerine, implant ve dis ¢evresindeki destek dokularda
hasara neden olabilmektedir. PEEK; disiik elastisite modiiline sahip olmasi,
biyouyumlulugu, allerjen olmamasi, korozyon direnci ve mekanik 6zellikleri dolayisiyla
titanyum, Co-Cr gibi metalik materyallerin yerine dis ve implant destekli sabit

protezlerde altyap1 materyali olarak kullanilabilmektedir (128,129).

%20 seramik dolduruculu modifiye PEEK materyali olarak tanitilan BioHPP, iyi
mekanik o6zelliklere ve miikemmel biyouyumluluga sahiptir. Seramik mikropartikiiller
materyale daha iyi polisajlanabilme ve diisiik plak akiimiilasyonu &zellikleri
kazandirmaktadir. Diisiik elastisite modiili nedeniyle kemik kadar elastiktir.
Restorasyona ve dis kokiine iletilen kuvvetleri stres kirici Ozelligi sayesinde
azaltmaktadir. Allerjik olmamasi, 1yi asinma direnci, diisiik 6zgiil agirliga sahip olmasi,
estetik goriinlim, kimyasal kararlilik, yiiksek sicaklik dayanimi, PMMA’ya ve indirekt
kompozit rezine yiiksek baglanma dayanimi avantajlar1 gézoniine alindiginda implant
destekli sabit protezlerde altyapr materyali olarak kullanimi 6nerilmektedir. Altyapinin
dayanikliligi, seramik mikropartikiiller ilavesi ile biiyiik 6l¢iide artmaktadir ve bu, daimi

restorasyonlar i¢in uygun olan dayaniklilik modiilii gereksinimlerini karsilamaktadir.

Yiiksek performansli polimerlerden biri olan PEKK materyali igerdigi ikinci keton
grubu nedeniyle PEEK’e kiyasla daha yiiksek baski dayanimina sahiptir. Estetik
goriiniim, hafiflik ve farkli veneerleme materyallerine uygunluk 6zellikleri dolayisiyla

implant destekli tam ark sabit protezlerde altyapi materyali olarak kullanilabilmektedir.

Bicon Dental Implant firmas: tarafindan gelistirilen fiberle giiclendirilmis rezin
blok Trinia’nin agirlig1 zirkonyadan ve kobalt-kromdan daha az, gerilme dayanimi

zirkonyaya denk iken biikiilme ve baski dayanimi kobalt-krom ile karsilastirilabilir
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seviyededir. Diisiik elastisite modiiliine sahiptir (179). Bu materyal ii¢ iiyeli sabit
kopriilerde test edilmis ve altin standart olan metal-seramik protezlerle benzer sonuglar
elde edilmistir (181). Ayrica kisa siireli bir klinik ¢alismada 4 implant iistiine yapilan
fiber destekli rezin protezlerin basari oran1 yaklasik %97 olarak bulunmustur (179).

Implant destekli sabit hibrit protezlerde, farkli altyapt materyallerinin stres olusumu
tizerindeki etkilerinin karsilastirildigi calismalar literatiirde mevcuttur. Lee ve ark.
yaptiklar1 ¢alismada, all-on-four teknigine gore yerlestirilen implantlar iizerine Zr, Ti ve
PEKK altyapilar dizayn ederek; implant, implant ¢evresindeki kemik ve altyapilarda
olusan stresleri degerlendirmislerdir. Calismada altyapilarin implant c¢evresi kemikte
olusturdugu ¢ekme ve basma streslerinin biiyiikliigii sirastyla PEKK, Ti ve Zr seklindedir.
Implantlarda olusan Von Mises stresleri de kemikte olusan stres degerleriyle benzer olup;
en yiksek stres degerleri PEKK altyapida, en diisiik stres degerleri Zr altyapida
gozlenmistir. Altyapilarda olusan Von Mises stresleri ise biiyiikten kii¢iige dogru sirasiyla
Zr, Ti ve PEKK seklinde olup; kemik ve implantlardaki bulgular ile zit yondedir.
Calismada PEKK gibi diisiik elastisite modiiliine sahip altyapi materyallerinin, kendi
blinyesinde diisiik stres olusturmasina ragmen; implant ve ¢evresindeki dokulara stres
iletiminin yliksek olmas1 nedeniyle, uzun donem basarisinin diisiik oldugu bildirilmistir
(256). Bizim ¢alismamizda da altyapilarin kortikal kemikte olusturdugu ¢ekme ve basma
stresleri ile implantlarin boyun bdlgelerinde olusan Von Mises stresleri, elastisite modiilii
diisiik olan polimerik materyallerde rijit altyapt materyallerine kiyasla daha yiiksek
degerlerde olup; Lee ve ark.” nin ¢alismasi ile parelellik géstermektedir. Calismamizda
altyapilarda olugsan Von Mises stresleri de bu ¢aligmayla uyumlu olup; Co-Cr, Zr ve Ti
gibi rijit altyapilarda, polimerik materyallere kiyasla daha yiiksek degerler

gozlenmektedir.

Bacchi ve ark. yaptiklar1 ¢aligmada, altyapr materyalleri olarak altin, glimiis-
palladyum, titanyum, zirkonya ve krom-kobalt kullanmislar ve altyapida, kemikte,
implant vidasinda olusan stresi sonlu elemanlar stres analizi ile degerlendirmislerdir. Bu
calismada protez altyapisinda kullanilan materyalin sertligi arttik¢a, altyapr ve vidada
olusan stresin orantili bir sekilde artacagi, implant ¢cevresindeki kemikte olusan stresin ise
materyalin sertligiyle orantili bir sekilde azalacagi sonucu bulunmustur (171). Bizim

calismamizda da altyapida kullanilan materyalin sertligi arttik¢a kortikal kemikteki stres
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azalmistir ve Co-Cr, Zr, Ti gibi rijit materyallerdeki stres degerleri polimerik materyallere
kiyasla daha diisiik degerler gostermistir. Ayn1 sekilde altyapi materyalinin sertligi
arttikca kendi yapisinda olusan stres c¢alismamizda da artmis ve polimerik olmayan

materyallerde daha yliksek degerler gozlenmistir.

Sirandoni ve ark.’nin ¢alismalarinda, implant destekli sabit mandibular protezlerde;
Ti, Co-Cr, Zr, PMMA (polimetil-metakrilat), CFR-PEEK (karbon fiberle giiglendirilmis
PEEK) ve PEEK altyap1 materyallerinin biyomekanik davranislar1 sonlu elemanlar stres
analizi kullanarak degerlendirilmistir. Calismada Ti, Co-Cr ve Zr gibi polimerik olmayan
materyallerin peri-implant bolgede stres dagilimi ile ilgili en uygun sonuglar1 gosterdigi

belirtilmekte olup; ¢alismamizla benzer sonug vermektedir (257).

Literatiirdeki diger bir ¢aligmada kobalt-krom, titanyum ve zirkonya protetik
altyapilari; all-on four ve all-on-six konseptlerinde karsilastirilmistir. Tedavi
konseptlerinden bagimsiz olarak kobalt-krom ve zirkonya gibi daha sert materyaller,
biyomekanik acidan daha iyi sonuclar gdstermis olup; kemik, implant, abutment,
abutment vidasi ve yer degistirme seviyeleri tizerindeki en diisiik degerleri gostermistir.
All-on-four konseptinde kullanilan titanyum altyap1 biyomekanik acidan en kotii sonucu
vermistir. All-on-six konseptinde ise altyapilarda en yiiksek stresler zirkonyada goriilmiis
olup; bunu sirasiyla kobalt-krom ve titanyum izlemistir (204). Materyallerin sertlik
degerlerindeki degisimle alakali olarak elde ettikleri sonuclar ¢alismamizla uyumlu olup

verilerimizi desteklemektedir .

Favot ve ark., tam digsiz mandibulada all-on-four teknigine goére yerlestirilmis
implantlar {izerinde, dort farkli protetik altyapr materyalini (Zr, Ti, Au ve Ni-Ti)
karsilastirmislardir. Zirkonya altyapida Ti altyapidan daha ¢ok stres gozlenmis olup;
altyapida olusan streslerin, materyalin sertliginin diismesiyle orantili olarak azaldigi
bulunmustur (258). Bahsi gegen ¢alismada Zr altyapinin Ti altyapidan daha yiiksek stres

degerleri gostermesi calismamiz ile paralellik gostermektedir.

Implant destekli protetik altyapilarda biriken stres, tasarim ile de iliskilidir.
Literatiirde implant destekli tam ark sabit protezlerde altyapt materyallerinin stres
degerlerini karsilastiran biyomekanik ¢aligmalar cok sayida bulunmasina ragmen; altyap1

tasarimu ile ilgili ¢alismalar smirhidir. Implantiistii protezleri destekleyen altyapilarm
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tasarim1 ve iiretimi, uzun siireli klinik basarmn temelini olusturmaktadir. implantiistii
protezlerde altyap1 tasarimu ile ilgili ¢esitli yontemler kullanilmis olup; orjinal tasarimlar

laboratuvar testlerinden faydalanmadan ampirik olarak gelistirilmistir (12).

Caligmamizda, all-on-four teknigine uygun olarak yerlestirilen implantlar {izerine
Toronto ve bar tasarimlar1 kullanilarak dizayn edilen tam ark protetik restorasyonlarin;
implant, implant g¢evresi kemik ve protezde olusturdugu stresler degerlendirilerek,
tasarim tipinin biyomekanik davranis iizerindeki etkisi arastirilmistir. Bulgulara gore
Toronto ve bar tasarimlarin kemikte, implantta ve protetik altyapida olusturdugu stres
degerlerinin birbirine yakin oldugu gozlenmis olup; Toronto tasarimda olusan stres

degerleri bar tasarima kiyasla nispeten daha yliksek bulunmustur.

Tribst ve ark., calismamizla benzer olarak farkli protez tasarimlarinin (geleneksel
tasarim (bar tasarim), deneysel tasarim) biyomekanik davranisini sonlu elemanlar stres
analizi ile incelemislerdir. Bu ¢alismada oOnerilen deneysel tasarim, Belur ve Nagy
tarafindan 2018 yilinda interokliizal mesafenin yetersiz oldugu durumlar i¢in Onerilen;
dikey boyutun korunmasi ve dislerin asinmasiin 6nlenmesi amaciyla posterior dislerin
lingual ve okliizal yiizlerini de i¢eren altyap1 tasarimidir. Modellerin mekanik davranislari
karsilagtirildiginda, geleneksel tasarimin protetik altyapida daha yiiksek bir stres
konsantrasyonu olusturdugu gézlemlenmistir. Deneysel tasarim modelinde ise altyapinin
rijiditesine bagli olarak bilesenlerin hareketinin azaldigi; protez vidasi, abutment ve
implantta daha diisiik stres degerleri olustugu goriilmiistiir. Bu ¢alismada, daha az stres
yogunluguna sahip ve daha rijit olan deneysel tasarim modeli, geleneksel tasarima kiyasla
biyomekanik tepki agisindan daha iyi sonuglar vermistir (259). Calismamizda da bar
tasarimda daha distik stres degerleri gozlenmesinin; konnektor kalinliginin toronto

tasarima kiyasla daha fazla olmasiyla iliskili olabilecegi diistiniilmektedir.

Literatiirde implant destekli tam ark sabit protezlerde altyapi materyallerinin stres
dagilimi lizerindeki etkisini karsilastiran biyomekanik ¢alismalar ¢ok sayida bulunmasina
ragmen; altyapr tasarimi ile ilgili c¢alismalar siirhidir. Bu ¢alismada protetik
modellemeye altyap1 tasarimi da dahil edilmis; altyap: materyallerine ek olarak tasarim
alternatiflerinin de stres dagilimi lizerindeki etkilerinin degerlendirilmesi amaglanmustir.

Calistigimiz tasarim modellerine ek olarak farkli tasarim tiplerinin ve ({istyap1
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materyallerinin de dahil edilecegi calismalar; 6zellikle altyapi tasarimlarinin implant,
implant ¢evresi kemik ve protezde olusturacag stresleri degerlendirmek adina faydali

olacaktir.
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8. SONUCLAR

Calismamizin limitasyonlar1 dahilinde elde edilen sonuclar asagidaki gibi

Ozetlenebilir:

1. Implant destekli tam ark sabit protezlerde farkli altyapi materyalleri ve
tasarimlarinin kullanimi; implant, implant ¢cevresi kemik ve protezde olusan stres
degerleri lizerinde etkilidir.

2. Calismamizda en yiiksek ¢ekme ve basma stres degerleri, servikal bolge
etrafindaki kortikal kemikte goriilmiistiir ve bu stresler kortikal kemigin en
yiiksek ¢ekme ve basma dayanimlarindan daha diisiik degerlerde olup kemikteki
kirilma dayanimini asmamustir.

3. Kortikal kemikte olusan ¢ekme ve basma stresleri, trabekiiler kemikte olusan
cekme ve basma streslerinden daha yiiksek degerler gostermistir.

4. En yiiksek Von Mises stresleri implantlarin boyun bdlgesinde goriilmiistiir.

5. Yikleme alanmma yakin yerlestirilen posterior implantlarda olusan streslerin
anterior implantlarda olusan streslerden daha ytiksek oldugu goériilmiistiir.

6. Co-Cr, Zir ve Ti gibi elastisite modiilii yliksek altyapilar abutment, implant ve
implant ¢evresi kemikte daha diisiik stres degerleri olusturmustur. En yiiksek stres
degerleri polimerik materyallerde izlenmistir.

7. Altyapilarda olusan Von Mises stresleri degerlendirildiginde elastisite modiilii
diisiik olan polimerik materyaller, daha diistik stres degerleri gostermistir.

8. Kullanilan tiim altyapilarda segili diiglim noktalarinda olusan maksimum stresler
materyallerin kirtlma dayanikliklarini agsmamastir.

9. Toronto ve bar tasarimlarin, implant, implant g¢evresi kemik ve protezde
olusturdugu stresler birbirine benzer olup; Toronto tasarimda daha yiiksek stres

degerleri gozlenmistir.

Cr-Co, Zr, Ti, PEEK, BioHPP, PEKK ve fiberle giiclendirilmis rezin (Trinia)
altyap1 materyalleri degerlendirildiginde; diisiik elastisite modiiliine sahip polimerik
materyallerin implanta ve ¢evre dokulara daha fazla stres ilettigi goriilmektedir. Bu
durum, protetik komponenti koruyan bir mekanizma olmasina ragmen; uzun

donemde implant ¢evresi kemikte rezorbsiyon riskini arttirabilir. Polimerik
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materyallere oranla daha yiiksek elastisite modiiliine sahip olan Cr-Co, Ti ve Zr
altyap1 materyallerinin, peri-implant bolgedeki stres dagilimi agisindan daha uygun

materyaller oldugu diisiiniilmektedir.
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