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ÖZET  

Mandibular Posterior Bölgede Farklı Kemik Seviyelerindeki Tek İmplantlar 

Üzerinde Farklı Abutment Materyallerinin Oluşturacağı Stresin Sonlu Elemanlar 

Analizi İle İncelenmesi 

Amaç: Mandibular 36 numaralı diş bölgesine yerleştirilen uzunluğu ve çapı aynı 

olan implantlarda, üç farklı rezorbsiyon düzeyinde, ti-base abutment üzerine yerleştirilen 

üç farklı materyalden üretilen hibrid abutmentler ve lityum disilikat implant üstü 

kronlarda uygulanan kuvvet sonrası; implant, ti-base abutment, hibrid abutment, kron, 

implant çevresindeki kortikal kemik ve trabeküler kemikte oluşan en yüksek çekme, 

basma ve von Mises stresleri miktarlarının ve dağılımlarının sonlu elemanlar analizi 

yöntemiyle incelenmesi ve karşılaştırılması amaçlanmıştır. 

Materyal Metot: Çalışmada 4.1 x 12 mm boyutlarında implant ve titanyum base 

abutmentin, orijinal görüntüleri alınarak üç boyutlu modeller kullanılmıştır. Mandibular 

sol birinci molar diş bölgesine titanyum base abutment üzerine gelen hibrit abutment ve 

kron modellemeleri hazırlanmıştır. Rezorbsiyon düzeyleri taklit edilerek üç farklı kemik 

seviyesi (0 mm, 2 mm ve 4 mm) ve 3 farklı hibrit abutment materyalinin ( monolitik 

zirkonya, polieter-eter-keton (PEEK) ve lityum disilikat) kombinasyonları kullanılarak 9 

farklı model oluşturulmuştur. Üst yapı materyali olarak ise tüm modellerde lityum 

disilikat cam seramik kullanılmıştır. İmplant ve kemik yapı arasındaki bağlantı %100 

osteointegrasyon olarak kabul edilmiştir. Bu protezlerin bukkal tüberküllerinin üzerine, 

implantların uzun aksına 30º açı olacak şekilde toplamda 200N oblik kuvvet 

uygulanmıştır. 

Bulgular: İmplantlar üzerinde oluşan en yüksek von Mises stres değeri 386 MPa 

ile model 1b (0 mm rezorbsiyon düzeyinde, PEEK hibrit abutmunt)’de oluşurken en 

düşük değer 357 MPa ile model 3 (4 mm rezorbsiyon düzeyinde)’te oluşmuştur. Kortikal 

ve trabeküler kemikte oluşan maximum ve minimum principal strain değerleri 
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karşılaştırıldığında modellerin kendi içlerinde bir farklılık görünmezken, modeller 

arasında en yüksek değerlerin model 3 (4 mm rezorbsiyon düzeyinde)’te en düşük 

değerlerin ise model 1 (0 mm rezorbsiyon düzeyinde)’de oluştuğu gözlenmiştir. Hibrit 

abutmentlar arasında ise monolitik zirkonyanın 168 MPa ile en yüksek von Mises stres 

değerleri gösterirken, PEEK’in 27 MPa ile en düşük stres değerleri gösterdiği tespit 

edilmiştir. 

Sonuç: Hibrit abutment materyallerinin değişmesinin implant, abutment, çevre 

kemik doku üzerindeki stres dağılımını değiştirmediği tespit edilmiştir. Hibrit abutment 

materyali olarak kullanılan, PEEK materyalinin sadece kendi üzerindeki stres düzeyini 

azalttığı bulunmuştur. Rezorbsiyon seviyesi arttıkça implant üzerinde oluşan stres 

değerleri azalırken, ti-base abutment, hibrit abutment ve kron üzerinde oluşan stres 

değerleri ile kortikal ve trabeküler kemikte oluşan strain değerleri artmıştır. 

Anahtar Kelimeler: Dental İmplant, Hibrit Abutment, Kemik Rezorbsiyonu, 

Sonlu Elemanlar Analizi, Titanyum Base. 
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ABSTRACT  

Investigation of Stress Caused by Different Abutment Materials on Single 

Implants at Different Bone Levels in Mandibular Posterior Region by Finite 

Element Analysis 

Purpose: After the force applied on the implants of the same length and diameter 

placed in the mandibular tooth area 36, hybrid abutments made of three different materials 

placed on the ti-base abutment and lithium disilicate crowns on implants at three different 

resorption levels; It is aimed to examine and compare the amounts and distributions of 

the highest tensile, compression and von Mises stresses in the implant, ti-base abutment, 

hybrid abutment, crown, cortical bone and trabecular bone around the implant by finite 

element analysis method. 

Material and Method: In our study, three-dimensional models were used by 

taking the original images of the bone level 4.1 x 12mm implant and titanium base 

abutment. Hybrid abutment and crown models were prepared on the titanium base 

abutment to the mandibular left first molar tooth region. By imitating the resorption 

levels, 9 different models were created using three different bone levels (0 mm, 2 mm and 

4 mm) and combinations of 3 different hybrid abutment materials (monolithic zirconium, 

polyether-ether-ketone (PEEK) and lithium disilicate). Lithium disilicate glass ceramic 

was used as the superstructure material in all models. The connection between the implant 

and the bone structure was accepted as 100% osteointegration. A total of 200N oblique 

force was applied to the buccal tubercles of these prostheses at an angle of 30º to the long 

axis of the implants. 

Results: The highest von Mises stress value on the implants occurred in model 1b 

(2 mm resorption level, PEEK hybrid abutment) with 386 MPa, while the lowest value 

occurred in model 3 (4 mm resorption level) with 357 MPa. When the maximum and 
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minimum principal strain values in the cortical and trbecular bone were compared, no 

difference was observed within the models, while the highest values among the models 

were observed in model 3 (4 mm resorption level) and the lowest values in model 1 (0 

mm resorption level). Among the hybrid abutments, it was observed that monolithic 

zirconia showed the highest von Mises stress values with 168 MPa, while PEEK showed 

the lowest stress values with 27 MPa. 

Conclusion: It was determined that the change of hybrid abutment materials did 

not change the stress distribution on the implant, abutment, and surrounding bone tissue.  

It has been found that PEEK material, which is used as a hybrid abutment material, only 

reduces the stress level on itself.  As the resorption level increased, the stress values on 

the implant decreased, while the stress values on the ti-base abutment, hybrid abutment 

and crown, and the cortical and trabecular bone increased. 

Keywords: Bone Resorption, Dental İmplant, Finite Element Analysis, Hybrid 

Abutment, Titanium Base. 
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SİMGELER VE KISALTMALAR DİZİNİ  

 

2D  : İki boyut 

3D  : Üç boyut   

Al2O3   : Alüminyum oksit 

CAD   : Computer Aided Design (Bilgisayar Destekli Tasarım) 

CAM   : Computer Aided Manufacturing (Bilgisayar Destekli Üretim) 

GPa   : Gigapaskal 

MPa   : Mega paskal 

PEEK              : Polieter-eter-keton 

MZ   : Monolitik Zirkonyum 

N   : Newton  

oC   : Santigrat derece (sıcaklık birimi) 

SEA   : Sonlu elemanlar analizi 

Ti-base  : Titanyum base 

TZP   : Tetragonal Zirkonya Kristalleri 

Y2O3   : Yttrium oksit 

Y-TZP  : Yttrium-stabilize tetragonal zirkonyum 

Zr   : Zirkonyum 

Zr2O3   : Zirkonyum oksit 

ZrSiO4  : Zirkonyum silikat  

μm   : Mikrometre 
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1. GİRİŞ 

İmplant destekli sabit protezler tek diş eksikliklerinde sıklıkla tercih edilmektedir. 

Son zamanlarda diş hekimliğinde popülerliği artan sabit dental protezler, tam veya kısmi 

dişsiz vakalar için iyi bir tedavi seçeneği olarak görülür ve her türlü restorasyonda yüksek 

sağ kalım oranı, mekanik ve biyolojik avantajlar sağlarlar.1-4 Bu başarının elde edilmesi 

amacıyla teknik ve biyomekanik parametrelerin dikkatlice değerlendirilmesi ve doğru 

seçimlerin yapılması çok önemlidir.5, 6 

Günümüzde mandibula posterior tek diş eksikliklerinde en çok kullanılan tedaviler 

arasında dental implantlar yer almaktadır. Bu kadar çok tercih edilmesinin yanında, 

estetik ve fonksiyon açısından hastanın ve hekimin beklentilerini karşılamaktaki becerisi 

sorgulanabilir.7 Bu yüzden diş hekimlerinin dental implant tedavileri hakkındaki güncel 

yaklaşımları takip etmeleri ve farklı vakalarda en uygun tedavileri uygulamaları 

gerekmektedir. 

İmplant çevresindeki marjinal kemik kaybı miktarı, geç dönem implant 

başarısızlıklarıyla doğrudan ilişkili olduğundan, dental implantlarının çevresinde kemiğin 

korunması önemlidir.8, 9 İmplant ve kemik arasındaki temas, doğal dişlerden farklı olarak 

oklüzal yükleri doğrudan kemiğe aktardığından, dental implantlar üzerinde farklı 

değişkenlerin biyomekanik etkileri önemlidir.10 Bazı durumlarda, bu oklüzal yük, 

kemiğin fizyolojik sınırını aşarak kemik rezorbsiyonunu hızlandırabilir.11 Stres veya 

kuvvetin dağılımı kemik ile implanta gelen kuvvetin yönüne12, implantın şekli ve 

malzeme özellikleri ya da kronun şekline ve malzeme özelliklerine bağlı olarak 

etkilenmektedir.13 

Bireysel abutmentlar, üretim yapan markaların değişik üretim şekilleriyle, 

titanyumdan veya görünümün önemli olduğu vakalarda seramikten üretilebilmektedir.14 

Prefabrike abutmentlara göre özellikle CAD-CAM teknolojisi sayesinde abutmentin 
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istenilen bölgelerinde farklı kalınlıklar elde edilebilmektedir.15 Son yıllarda ön ve arka 

bölgelerde tek diş implant restorasyonları için iki parçalı abutment olarak ifade edilen 

“hibrit abutment” terimi geliştirilmiştir.16 Hibrit abutmentler, implant abutment 

bağlantısında seramik materyalinin kırılma dezavantajını ortadan kaldırmak ve titanyum 

implant arayüzünde seramik dayanağın neden olabileceği deformasyon riskinden 

kaçınmak için geliştirilmiştir. Tek parçalı seramik dayanaklardan farklı olarak, hibrit 

dayanaklar gelişmiş mekanik özelliklerinden dolayı daha iyi kırılma direncine sahiptir.17, 

18 

Kemiğin durumu, osteoporoz gibi kemik yoğunluğunu veya kalitesini azaltan 

sistemik bozukluklar tarafından daha da bozulabilir.19-22 Bununla birlikte, dental 

implantların osteoporotik kemikteki biyomekanik davranışını değerlendiren çalışmalar 

yeterli değildir.23, 24 Birçok durumda, biyomekanik değişkenler kontrol edildiğinde bile 

kemik kaybı meydana gelir, çünkü kemik kaybının etiyolojisi çok faktörlüdür.8 

Albrektsson ve ark.25'ye göre, bir dental implantın çevresinde klinik olarak kabul 

edilebilir kemik kaybı sınırı fonksiyonun ilk yılında 1.5 mm, sonraki yıllarda enfeksiyon 

belirtisi olmaksızın yılda yaklaşık 0,2 mm’dir. Bununla birlikte, bazı klinik durumlarda, 

dental implantlar klinik olarak belirlenmiş kemik kaybı sınırlarının ötesinde ağız 

içerisinde tutulur. Peri-implantitiste olduğu gibi, aşırı kemik kaybı olan implantları 

korumak için çeşitli tedaviler önerilmiştir.26 Aşırı kemik kaybı implantların biyomekanik 

ankrajını etkileyerek kron/kök oranını arttırır, sonuç olarak çevre yapılarda strese neden 

olabilir ve önerilen tedavi tehlikeye girebilir.27, 28 Bu nedenle, farklı miktarlarda kemik 

kaybından sonra dental implantların biyomekanik davranışının değerlendirilmesi, daha 

büyük yüklere katkıda bulunan farklı değişkenlerle ilişkisini belirlemek ve implant 

başarısızlığı riskinden kaçınmak için cerrahi-protetik planlamanın güvenli sınırını 

belirlemek önemlidir.29, 30 İmplant üstü sabit protetik restorasyonlarda alt yapı 
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materyalinin ve abutmentin implant-destek sistemi ile çevre kemiğe stres dağılımında 

etkisi olduğunu gösteren çalışmalar mevcuttur.29, 31 

Sonlu elemanlar analizi (SEA), biyolojik araştırmalarda biyomekanik analizler 

için yeni ve önemli bir araştırma aracıdır. Karmaşık yapıları modellemek ve mekanik 

özelliklerini analiz etmek için en iyi yöntemdir. Bu bağlamda, yaygın olarak iyi bir araç 

olarak kabul edilir. Bu, üst üste binen yapıların görselleştirilmesine ve anatomik 

kraniyofasiyal yapıların malzeme özelliklerinin belirlenmesine olanak tanır.32 Teorik 

olarak ölçülebilen gerilim noktalarını gösterebildiği için, uygulanan  kuvvetin yeri, 

büyüklüğü ve yönünün belirlenmesine de olanak tanır.33 Ayrıca, analiz edilen 

materyallerin mekanik özelliklerini etkilemediği için tekrarlanması kolaydır.33, 34 Son 

zamanlarda, dijital görüntüleme sistemlerinin (CT ve MRI) ilerlemesiyle, kemik 

geometrisi ve özelliklerinin kişiye özel verilerini, implatların 3 boyutlu yapılarını mikro 

düzeydeki görüntülerle bir SEA modeline aktarmak  mümkün hale gelmiştir.35, 36 Bu 

sayede yüksek doğrulukta anatomik modeller oluşturulabilir ve bu da güvenilir sonuçların 

elde edilmesine olanak sağlamaktadır. 

Bu tez çalışmasında; mandibular 36 numaralı diş bölgesine yerleştirilen uzunluğu 

ve çapı aynı olan implantlarda, üç farklı rezorbsiyon düzeyinde, ti-base abutment üzerine 

yerleştirilen üç farklı materyalden üretilen hibrid abutmentler ve lityum disilikat implant 

üstü kronlarda uygulanan kuvvet sonrası; implant, ti-base abutment, hibrid abutment, 

kron, implant çevresindeki kortikal kemik ve trabeküler kemikte oluşan en yüksek von 

Mises stresleri, maksimum ve minimum asal şekil değişim miktarlarının ve dağılımlarının 

sonlu elemanlar analizi (SEA) yöntemiyle incelenmesi ve karşılaştırılması amaçlanmıştır. 

Çalışmamızın iki hipotezi vardır. Birinci hipotezimiz; kemik rezorpsiyonu görülen 

hastalarda implant ve çevre kemikteki stresleri azaltarak implantın uzun dönem başarısını 

ve kullanılabilirliğini arttırabilmek için ti-base abutment üzerine yerleştirilen PEEK 
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materyalinden üretilen hibrit abutmentin kullanılması dental dokularda ve implant 

sisteminde daha az stres birikimine sebep olacağı, ikinci hipotezimiz ise implant 

çevresindeki kemik rezorpsiyona uğradıkça implant-kuron oranı azalacağı için implant 

ve onu çevreleyen kemikteki streslerin artacağı yönündedir. 
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2. GENEL BİLGİLER 

2.1. Dental İmplant 

2.1.1. Dental İmplantın Tanımı 

İmplant; cerrahi olarak orofasiyal dokulara yerleştirilen, kaybedilmiş fonksiyonun 

geri kazanılması, terapötik, ankraj veya estetik amaçlarla kullanılan biyouyumlu 

alloplastik materyallerdir. Sabit ve hareketli proteze desteklik ve retansiyon sağlayan, 

maksilla veya mandibula kemiğinin içine veya üzerine yerleştirilen biyouyumlu 

materyallere ise dental implant denir.37 

2.1.2. Dental İmplantın Tarihçesi 

Yapılan arkeolojik araştırmalar sonucunda MÖ 3000 gibi çok eski bir tarihte, Eski 

Mısır uygarlığında dental implant uygulamalarına rastlanmıştır.38 Maya uygarlığında 

deniz kabuklarının çekim boşluğuna yerleştirilerek yapılan ilk dental implantlar olduğu 

kayıtlara geçmiştir.39 

Modern anlamda kemik içi implantın ilk uygulanışı, 1809 tarihinde Maggiolo’nun 

altına diş kökü şekli verip çekim soketine yerleştirmesiyle gerçekleşmiştir. Greenfield 

1906 tarihinde silindir şekli verdiği iridyum-platin alaşımından oluşan implantları 

tanıtmıştır. 1938 tarihinde ise Strock vida şeklindeki kobalt-krom-molibden alaşımından 

oluşan implantları geliştirmiştir. Aynı zamanda yine 1938 tarihinde Dahl, dental 

implantları kemiğin üzerine yerleştirmiş ve ilk subperiosteal implantın yapımını 

gerçekleştirmiştir.40 

1952 yılında Brånemark tarafından başlatılan araştırmalar implantların kullanım 

yönünü değiştirmiştir. 1960'larda tavşan fibulasının kemik iliğine yerleştirilen ve daha 

sonra belirli bir süre fonksiyondan çıkarılan titanyum implantların, kemiğin implant 

çevresinde entegre bir kortikal tabaka oluşturduğu gözlemlenmiştir. Dr.Brånemark bu 

fenomeni "osseointegrasyon" olarak adlandırmıştır.41 
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2.1.3. Dental İmplantların Sınıflandırılması 

Dental implantlar yıllardır tasarımlarına göre kategorize edilmiştir. İmplant 

tasarımları, adını implantın cerrahi olarak yerleştirilmesinden alır. Son 50 yıldır 

subperiostal, transosteal, endoosseal yerleşimli olarak kullanılmaktadır.42 Artan 

enfeksiyon riski nedeniyle endoosseal implantlar artık diğer implant sistemlerinin yerine 

kullanılmaktadır. Platformlarının kemik dokusu ile olan ilişkilerine göre endoosseal 

implantlar kemik seviyesi ve doku seviyesi olmak üzere iki şekilde gruplandırılır.43 

2.1.3.1. Kemik Seviyesi İmplantlar 

Bütün metalik yüzeyleri kemiğe gömülen bu seviyedeki implantların platformları 

kemik ile aynı seviyede konumlanmaktadır. Bu durum estetik bölgeye uygulanan 

implantlarda metal yansımasının önüne geçerek avantaj oluşturmaktadır. Gelişen tasarım 

özellikleri ile implantın platformuna yakın mikroyivler implant-kemik bağlantısının daha 

da kuvvetlenmesine ve bu sayede krestal kemik stabilizasyonunun artmasına neden 

olmuştur.43 

2.1.3.2. Doku Seviyesi İmplantlar 

Titanyum pürüzsüz yüzeyli boyun yapıları olan doku seviyesi implantlar, 

platformları genellikle kemik seviyesinin üzerinde olacak şekilde kemiğe yerleştirilir. Bu 

tip implantların pürüzsüz boyun yapılarındaki avantajları, biyolojik aralık genişliğini 

boyunlarıyla doldururak krestal kemik rezorbsiyonunu engellemek üzerinedir. İnce 

fenotipli gingival yapıya sahip hastalarda ise metal yansımaları en önemli dezavantaj 

olarak görülmektedir. Ancak posterior bölgede konuşma ve gülüş esnasında bu kısımların 

görünmemesi, bu implantları molar bölgelerde kullanılabilir hale getirmiştir.43 

2.1.4. Osseointegrasyon 

Branemark ve arkadaşları osseointegrasyonu ‘ışık mikroskobu altında canlı kemik 

dokusu ile implant yüzeyi arasında gözlenen, hiçbir doku bulunmaksızın, fibröz bağ 
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dokusunun engellemediği, direkt, yapısal ve fonksiyonel bağlantı’ şeklinde 

tanımlamışlardır.44, 45 Zarb ise klinik ortamda daha yararlı olabileceğini düşünerek 

osseointegrasyonu; fonksiyonel yükleme sırasında alloplastik malzemelerin kemiğe 

klinik olarak asemptomatik ve rijit bir şekilde bağlanmasını sağlama ve sürdürme süreci 

olarak tanımlamıştır.46 

2.1.4.1. Osseointegrayonu Etkileyen Faktörler 

Osseointegrasyonu etkileyebilecek faktörler; hastaya bağlı faktörler, implant 

tasarımı ve uygulama şekline bağlı faktörler olarak iki başlık altında incelenebilir. 

Hastaya bağlı faktörler; 

 Yaş, 

 Devam eden periodaontal hastalıklar, 

 Ciddi mukozal lezyonlar, 

 Tütün ürünlerinin tüketimi, alkol ve kötü amaçlı ilaç kullanımı, 

 Zayıf kemik kalitesi, 

 Önceden uygulanmış radyoterapi,  

 Kontrol altına alınmamış sistemik hastalıklar, 

 Kanama bozukluklarıdır.47 

İmplant tasarımı ve uygulama şekline bağlı faktörler; 

 İmplant malzemesinin karakteristliği, 

 İmplant tasarımı, 

 İmplantın yüzey özellikleri, 

 İmplantın yükleme zamanı, 

 İmplant yapılacak bölgedeki kemiğin kalite ve kantitesi, 

 Uygulanacak cerrahi tekniktir.48 
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İmplantın primer stabilitesi öncelikle implant alanındaki kemiğin mekanik 

özelliklerine, daha sonra kullanılan cerrahi tekniğe ve implantın tasarımına bağlıdır. 

Düşük yoğunluklu kemiklerde primer stabilite; cerrahi travma, iyileşme koşulları ve 

implant malzemesine karşı görülen biyolojik yanıt ile ilgilidir. Sonuç olarak zamanla 

implant-kemik arayüzünde kemik oluşumu ile birlikte daha sağlam bir bağlantı sağlanmış 

olur.49 Ayrıca iyileşme süresince implant-kemik arayüzünde yumuşak doku oluşumuna 

engel olmak ve osseointegrasyonu sağlamak için, mukoza altında implant çiğneme 

kuvvetlerinden ve travmadan uzak tutulmalıdır.50 

2.1.4.2. Osseointegrasyonda Başarı ve Başarısızlık 

İmplant destekli protezlerin ağız içerisinde uzun süre sağlıklı bir şekilde fonksiyon 

göstermelerindeki en büyük kriter, implantların yükleme dönemindeki seyri ve 

başarısıdır. Yapılan birçok araştırmaya bakıldığında implantoloji pratiğinin gelişmesiyle 

birlikte implantlar için yeni başarı kriterleri ortaya çıkmıştır. En son ve günümüzde en 

çok kabul edilen başarı kriterleri; 

1- Klinik testlerde, implantlarda mobilite olmamalıdır.  

2- Radyografide, implant çevreşinde radyolusensi görülmemelidir.  

3- İmplantların yapılmasıyla birlikte, ilk yıl için kemik kaybı 0,4 veya 0,5 mm, 

ilk yıldan sonraki her yıl için, yıllık dikey kemik kaybı 0,2 mm’den az 

olmalıdır.  

4- İmplanttan kaynaklanan kalıcı ağrı, enfeksiyon, nöropati, parestezi gibi 

semptomlar görülmemelidir.  

5- İmplantın beş senedeki başarı yüzdesi %85’ten, on senedeki başarı yüzdesi ise 

%80’den az olmamalıdır.25, 51 

2.1.5. Tek Diş İmplantların Avantajları 

 10 yıllık takipte %97’ye varan başarı oranı görülmektedir.  
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 Komşu dişlerdeki çürük görülme riskini önemli ölçüde azaltmaktadır.  

 Komşu dişlerde endodontik sorunlar görülme oranı implant tedavisi 

uygulanan dişlerde daha azdır.  

 İmplant tedavisi komşu dişlerde herhangi bir estetik soruna yol 

açmamaktadır.  

 Dişsiz bölgede kemik yapısının korunmasına yardımcı olmaktadır.  

 Komşu dişlerde hassasiyet oluşumuna sebebiyet vermemektedir.  

 Psikolojik olarak doğal dişe benzerliği nedeniyle avantaj sağlamaktadır.  

 Komşu dişlerde kayıp görülme riski oldukça azalmıştır.52 

2.1.6. Dental İmplantlarda Biyomekanik Prensipler 

İmplant üstü protezlerdeki kuvvet dağılımının biyomekaniğinin, doğal dişlerin 

dayanak olduğu protezlerdeki kuvvet dağılımından niteliksel olarak farklı olduğu 

düşünülmektedir. Temel fark, mikro hareketlere izin veren periodontal ligamentin, 

osseointegre implantlarda hiç bulunmamasından kaynaklanmaktadır. Temel mekanik 

ilkeler, biyomekaniği tanımlamak ve anlamak için temel gerekliliklerdir. 53 

2.1.6.1. Kuvvetler ve Kuvvet Türleri 

Bir dental implantın uzun ömürlülüğü sadece bir kuvvetin yoğunluğundan ve 

süresinden değil, aynı zamanda yönünden de etkilenir. Etkisini anlamak için, kuvvetin 

vektörü genellikle mesiodistal, bukkolingual ve oklüzoapikal olan üç ana eksen boyunca 

üç bileşene ayrılır (Şekil 2.1.).54 
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Şekil 2.1. Kuvvet Eksenlerinin Görünümü54 

İmplant destekli sabit protezlerde oklüzyon, kuvvetleri oklüzoapikal yönde 

yoğunlaştırmak için yönetilir. Diğer iki eksende yönlendirilen kuvvetler, dental implantın 

uzun ömürlülüğü için potansiyel bir tehlikedir. Kuvvetler, sıkıştırma (baskı), çekme 

(gerilme) ve kesme (makaslama) kuvvetleri olarak tanımlanabilir. Sıkıştırma kuvvetleri 

iki kütleyi birbirine doğru itmeye, çekme kuvvetleri ise onları birbirinden ayırmaya 

eğilimlidir. Kesme kuvvetleri bir kütlenin diğerine doğru kaymasına neden olur.54 

Kortikal kemik, sıkıştırma kuvvetlerine çekme ve kesme kuvvetlerinden daha dirençli ve 

dayanıklıdır.55 Bununla birlikte yapıştırıcı siman, implant vidası, implant komponentleri 

ve implant-kemik ara yüzü de sıkıştırma kuvvetlerine çekme ve kesmeden daha fazla 

uyum sağlayabilir. Sıkıştırma kuvvetleri, bir kemik-implant birleşiminin bütünlüğünü 

koruma eğilimindeyken, gerilme ve kesme kuvvetleri bu birleşimin bütünlüğünü dağıtma 

veya bozma eğilimindedir.54 

2.1.6.2. Stres 

Kuvvetin bir alana dağıtılma şekli mekanik stres olarak tanımlanır. Stresin 

yoğunluğu, kuvvetin büyüklüğü ve kuvvetin dağıtıldığı kesit alanı olan iki değişkene 

bağlıdır.54 Kuvvetin yoğunluğu, eksen dışı yük ve kuronların yüksekliği gibi bazı kuvvet 

yoğunlaştırıcı faktörleri elimine ederek azaltılabilir. Stresin dağılımına önemli derecede 
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katkıda bulunan fonksiyonel alan da, dişsiz bölgedeki dental implant sayısını arttırarak 

ya da kullanılan implant geometrisindeki modifikasyonlarla optimize edilebilir.54 

Stres birim alana düşen kuvvet miktarıdır. Bir cisme uygulanan dış kuvvete karşı 

o cismin içinde oluşan intermoleküler ya da interatomik dirençtir. Uygulanan kuvvet 

karşısında, kuvvetle eşit derecede ancak ters yönde oluşan tepki gerilmesi strestir. Hem 

uygulanan kuvvet hem de cisimdeki gerilme direnci tüm yüzeye yayılır.56 

Stres (σ) = Kuvvet (F) / Alan (A) formülüyle belirlenebilir.56 

Birimi Paskal (Pa=N/m2) olup diş hekimliğinde milimetrik mesafelerle 

çalışıldığından genellikle Megapaskal birimi kullanılır. 1MPa=106 Pa’a eşittir. Basınçla 

stresin birimi aynı olmasına karşın basınçta sadece sıkışma tipi kuvvetlerin olması 

aralarındaki farktır.56 

2.1.6.3. Deformasyon ve Gerilim 

Bir diş implantına uygulanan yükler, implant ve çevresindeki dokularda 

deformasyona neden olabilmektedirler. Biyolojik dokular, deformasyonu 

karşılayabilirler veya hasar gördükleri için yanıt oluşturabilirler. İmplant diş hekimliğinde 

kullanılan materyallerin, özellikle implant materyallerinin deformasyon ve rijitlik 

özellikleri, bu yükler karşısında biyolojik dokuları etkileyebilmektedir. Deformasyon ise 

stres sonrası yapının geometrik konfigürasyonunun şekil veya boyutunda oluşan 

değişikliğe verilen isimdir. Doğrusal olarak gerçekleşen deformasyon uzunluk birimi 

başına yapının uzaması olarak tanımlanmaktadır. Bir de, yapının dikey yönde, kesme 

kuvvetleriyle oluşan stresin neden olduğu modifikasyonları tanımlayan bir kesme 

deformasyonu da bulunmaktadır. Deformasyon, fazla stres uygulanmış materyalin yapısı 

ve mekanik özelliklerinden de etkilenmektedir.54 
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2.1.6.4. Moment Yükler 

Bir noktanın etrafındaki bir kuvvetin momenti, o noktanın etrafında dönme veya 

bükülme eğilimi gösterir. Moment (M), bir sisteme uygulanan kuvvetin (F) etkilenen 

noktaya olan mesafesiyle çarpımıdır (Şekil 2.2.). Moment yükü aynı zamanda tork yükü 

veya torsiyonel yük olarak da adlandırılır ve implant sistemleri için yıkıcı olabilir.54 Aşırı 

uzun kanatlı sabit restorasyonlar veya bar bölümleri nedeniyle implantlara yüklenen 

torklar, kemik rezorpsiyonuna, protez vidasının gevşemesine neden olabilir. 

Kantileverlerin bu olumsuz etkileri 30 yıldan fazla bir süredir bildirilmiştir.57, 58 

 

Şekil 2.2. Moment (M) = Kuvvet (F) × Kuvvet Kolu54 

2.1.6.5. İmplantla İlgili Faktörler 

2.1.6.5.1. İmplantın Yiv Şekli ve Stres Dağılımı 

Çoğu diş implantı, stabil bir yerleşim ve kuvvet aktarımı için geliştirilmiş çeşitli 

dizaynlarda üretilebilmektedirler. Yivli implantlar, rotasyon hareketiyle doğrusal olarak 

osteotomi bölgesine yerleştirilirler.59 İmplant yerleştirildikten sonra o bölgedeki kemik, 

kemik homeostazı adı verilen, dış gerilmelere karşı sürekli yeniden şekillenmeye 

(remodelling)  uğramaktadır. İmplantlar optimal fonksiyonel yükü aldıklarında, 

çevreleyen kemikte remodelling oluşmaktadır. Bununla birlikte, aşırı olumsuz stresler 

altında, alveolar kemikte "osteoklast oluşumunu" indükleyen mikro kırıklar meydana 

gelmektedir.60 Kemik oluşumu, hasarı doldurmak için yeterince hızlı olmadığından, sorun 
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daha da büyür ve ciddi kemik kaybına ve nihayetinde implant başarısızlığına neden 

olabilir.61 Bununla birlikte, optimal stres dağılımına ulaşmak zordur ve stresin çok az ya 

da fazla olması kemik erimesini indükleyebilir. Bu nedenle, olumsuz uyaranları azaltırken 

yüzey temas alanını ve elverişli kuvvetleri artırmak için implantlar yivli şekilde 

üretilmelidir. Son zamanlarda, bu geometrik parametrelerin çevre bölgelerdeki yük 

dağılımı üzerindeki etkisini anlamak için sonlu eleman analizi (SEA) kullanılmıştır.62 

Chang ve arkadaşları,63 SEA'yı kullanarak, 300 N eksenel yükün immediat yüklenmesiyle 

farklı yiv tasarımlarının (yamuk, destek, kare ve standart V-yivi) implantlar ve çevreleyen 

kemik içindeki mikro hareket modelini değerlendirmişlerdir. Sonuçlar, tüm mikro 

hareketin kortikal ve süngerimsi kemiğin ara yüzüne yakın olduğunu ve kare yiv 

profilinin en uygun mikro hareket değerine sahip olduğunu ortaya koymaktadır. Eraslan 

ve arkadaşları64, 100 N'luk bir statik eksenel yük altında dört farklı yiv formu ile benzer 

bir çalışma yapmışlardır. Çalışmada, maksimum stresin birinci yiv etrafındaki servikal 

kortikal bölgelerde yoğunlaştığını ve stres değerinin kare diş tipinde en düşük olduğunu 

bildirmişlerdir. Benzer şekilde, önceki diğer SEA ve hayvan çalışmaları kare yiv 

şeklindeki tasarımın en etkili stres dağılımını ve en yüksek kemik-implant temas alanını 

içerdiğini göstermektedirler.65, 66 

2.1.6.5.2. İmplantın Yiv Derinliği ve Genişliği 

Yiv şekli ve eğimine ek olarak, yiv derinliği ve genişliği de endosteal implantlar 

etrafındaki stres dağılımını etkileyen önemli tasarım parametrelerindendir. Misch'e göre 

yiv derinliği, yivin en dış ucundan en içteki gövdesine olan mesafedir. Yine Misch’e göre, 

yiv genişliği eksenel olarak ölçülen tek bir yivin en üst ve en alt ucu arasındaki mesafe 

olarak da tanımlanmaktadır. Başka bir deyişle, yiv derinliği yivin ana ve küçük çapları 

arasındaki farkla da hesaplanabilir. Daha önce tartışılan geometrik değişkenler gibi, yiv 

derinliği ve genişliği klinik olarak implantın yerleştirilmesini ve yüzey alanını 
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etkilemektedir. Yiv derinliği ne kadar sığ olursa, özellikle yüksek yoğunluklu kemikte 

implantasyon prosedürü de o kadar kolay olur.67 Aksine, derin yivler, kemik-implant 

arayüzündeki fonksiyonel yüzey alanını arttırmaktadırlar, bu da düşük yoğunluklu 

kemikte veya oklüzal kuvvetlerin yoğunlaştığı bölgelerde birincil stabiliteyi geliştirebilir. 

Progresif yivlerin kullanıldığı çeşitli implant sistemleri de mevcuttur. Bu yiv formunda 

yiv derinliği implantın apikal ucundan koronal boynuna kadar kademeli olarak azalır. Bu 

tasarımın kortikal bölgeden stresi uzaklaştırarak olası kemik erimesini önleyebileceği 

iddia edilmektedir.68 

2.1.6.5.3. İmplant Çap ve Uzunluğu 

İmplant uzunluğunun artması genellikle krestal kemik arayüzünde çok önemli 

değildir ancak primer stabilite ve kemik-implant arayüzünün yüzey genişliği için bir 

avantaj sağlamaktadır. Artırılmış uzunluk aynı zamanda abutmentler yerine vidalanırken 

tork veya kesme kuvvetlerine karşı ekstra dayanıklı olmasını sağlar. Aynı zamanda, artan 

uzunluğun, çiğneme kuvvetlerinin etkisinde kretin tepesindeki implant çevresinde, 

transosteal bölgede oluşan stresi azaltmak için çok etkili olmadığı düşünülmektedir. Bu 

nedenle implant boyutunu artırmanın, kuvvet faktörlerinden kaynaklanan stresi azaltmak 

için çok da etkili bir yöntem olmayabileceği düşünülmektedir.69 

Her bir implantın yüzey alanı, implantın genişliğiyle doğrudan ilişkilidir. Daha 

geniş kök formundaki implantlar, artan çevresel kemik temas alanlarından kaynaklanan 

dar implantlara (benzer tasarıma sahip) göre daha büyük bir kemik temas alanına 

sahiptirler. İmplant çapındaki her 0.25 mm'lik artış, bir silindir implant gövdesinde 

toplam yüzey alanını % 5 ila % 10 arasında artırabilir. Sonuç olarak, günümüzdeki 

verilere göre genişliğin yükseklikten daha önemli olduğu düşünülmektedir.70 
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2.2. Kemik Değerlendirilmesi 

2.2.1. Kemiğin Yapısı ve Özellikleri 

Dental implantların uzun vadeli başarısında en önemli faktörlerden biri; kemik 

yoğunluğu ve kalitesidir. Diş kaybından sonra gelişmiş alveolar kemik rezorpsiyonu 

genellikle implant cerrahisini sınırlayan veya karmaşık tedavi gerektiren bir durumdur.71 

Kemik doku; %23 organik matriks, %77 hidroksiapatitten oluşan özelleşmiş 

mineralize bağ dokusudur.72  

Kemik dokusu yoğunluğuna göre kortikal (kompakt) ve trabeküler (spongioz) 

kemik olarak sınıflandırılmaktadır. Kortikal kemik sekonder kemik yapısında yer alır ve 

3–7 μm kalınlığındaki lamellerden, hücrelerden ve sert bir matriksten oluşan osteon veya 

havers sistemi adı verilen silindirik birimlerden oluşur. Trabeküler kemik ise birbirine 

bağlı, düzensiz anastomoz yapan trabeküllerden oluşur. Bu düzensiz trabeküllerin arası 

kemik iliği ile doludur. Kemiğin dış kısmında yoğun, sıkı bir tabaka olan kortikal kemik 

bulunurken, iç kısmında trabeküllerden oluşan süngerimsi bir ağ şeklinde trabeküler 

kemik bulunur ve bu kısım kemiğin iç yapısını oluşturur.72 Kortikal kemik trabeküler 

kemiğe göre daha az boşluklu, daha sıkı ve rijittir. Kortikal kemik yüksek derecede primer 

stabilizasyon sağladığı için implant uygulamalarında bu bir avantaj olarak görülmektedir. 

49 

Kemik yapımında ve yeniden şekillendirilmesinde görev yapan farklı hücre türleri 

vardır. Bu hücreler osteoprogenitör (osteoblast öncülü) hücreler, osteoblastlar, osteositler 

ve osteoklastlardır. Osteoblastlar; periost ve endosteumun iç tabakasını oluşturan matriksi 

oluştururlar. İleri evrelerde osteoblastlar osteosit haline gelir ve kemiğin canlılığını 

korurlar. Osteosit hücreleri, olgun kemik hücresi olarak da adlandırılırlar. Osteoklast 

hücreleri ise kemiğin organik kısmının rezorpsiyonunda rol oynarlar. Hayat boyunca işlev 

gören bu hücreler, yeni kemik remodelling ve rezorpsiyonunu devam ettirirler.73 
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Kemik doku, canlılığı süresince farklı stresler altında kalması sonucu rezorpsiyon 

ve dekalsifiyon gibi aktiviteler gösterir. Kemik üzerinde oluşan %4’ lük gerilme 

remodelling ve rezorpsiyon olaylarını dengelemektedir. Bu değerde değişiklik olduğunda 

denge bozulmaktadır. Alveoler kemik ve dişler arasındaki ömür boyu süren bir ilişki 

vardır. Wolff kanununa göre kemik dokusu üzerine gelen fonksiyonel kuvvetler 

sayesinde şekillenmektedir. Bir kemik işlevini kaybettiğinde yapısında önemli 

değişiklikler görülebilir. Bu nedenle kemik, mevcut şeklini ve yoğunluğunu korumak için 

fonksiyonel kuvvetler tarafından uyarılmalıdır. Diş çekildikten sonra mevcut kemikteki 

gerilim sona erdiği için bölgedeki kemik yoğunluğu ve trabekül sayısı azalır. Diş 

kaybından sonra kemik genişliği ilk yılda %30 oranında azalırken, kemik yüksekliğinde 

ise yaklaşık olarak 4 mm azalma görülür İlk yıldan sonra kemik kaybı hızı daha yavaş 

olmasına rağmen, kemik kaybı yaşam boyunca sürmektedir.62, 73 

 

Şekil 2.3. Yaşam boyu süren kemik kaybı.62 

 

2.2.2. Kemik Yoğunluğu 

Kemik yoğunluğu ile implant başarısı arasındaki ilişki uzun yıllardır 

araştırılmaktadır. 

Çene kemiklerini sahip oldukları kaliteye göre yapılan sınıflandırmada74; 

Tip 1: Ağırlıklı olarak homojen kortikal kemik mevcuttur. 
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Tip 2: Yoğun trabeküler kemiği çevreleyen kalın bir kortikal kemik mevcuttur. 

Tip 3: Yoğun trabeküler kemiği çevreleyen ince bir kortikal kemik mevcuttur. 

Tip 4: Düşük yoğunlukta trabeküler kemiği çevreleyen ince kortikal kemik 

mevcuttur. 

 

Şekil 2.4. Lekholm ve Zarb’ın kemik kalitesi ile ilgili sınıflaması74 

Misch’in yaptığı sınıflama ise75 

D1 kemik: Kalsifiye yoğun kortikal kemikten oluşur ve aşırı rezorbe dişsiz 

anterior mandibulada bulunur. 

D2 kemik: Dış bölgede kalın kortikal kemiğe, iç bölgede ise kalın trabeküler 

kemiğe sahiptir. Anterior ve posterior mandibulada, anterior maksillada ve nadiren 

posterior maksillada görülür. 

D3 kemik: Dış bölgede ince poröz kortikal kemik ve altında ince dokulu trabeküler 

kemikten oluşur. Anterior ve posterior maksilla, posterior mandibula ve anterior 

mandibulada görülür. 

D4 kemik: Neredeyse hiç kortikal kemik yoktur. Kemiğin hemen hemen tamamı 

ince trabeküler kemikten oluşur. Sıklıkla posterior maksillada görülür. 
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Şekil 2.5. Misch’in tanımladığı kemik yoğunluğu sınıflaması. 76 

Tablo 2.1. Misch’in sınıflamasına göre kemik yoğunluğunun yüzde olarak bölgesel 

dağılımı. 76 

 

İmplant yerleşiminde kortikal kemiğin fazla, trabeküler kemiğin az ve 

trabeküllerin sık olması tercih edilmektedir. İmplant başarı oranı, yüksek kaliteli kemikte 

düşük kaliteli kemiğe göre çok daha fazla bulunmuştur. Kemik yoğunluğu azaldığında 

kemik dayanıklılığı da azalmaktadır. Düşük yoğunluklu kemikte implantların kısa ve 

uzun dönem kayıplarının daha fazla olduğu belirtilmiştir.76 

Dişsiz üst çene arka bölgelerde kemik yoğunluğu diğer bölgelerdekinden daha 

zayıftır. Buradaki kemiğin erime paterni diğer tüm bölgelerden daha çabuk 

gerçekleşmektedir. Bu olayın başlıca nedeni ise dişlerin kaybedilmesinden sonra alveoler 

bölgenin kanlanmasında ve kas stimülasyonunda azalma olması olarak belirtilmektedir.76 

2.2.3. Kemik Rezorbsiyonu 

Yaşam boyunca var olan kemik devamlı rezorbe olur ve yerine yeni kemik oluşur. 

Önce osteoklastlar ile kemik  kaybı meydana gelir ve daha sonra osteoblastlar sayesinde 

yeni kemik oluşur. Kortikal kemiğin anabolik ve katabolik tepki kapasitesi genellikle 

spongioz kemiğinkinden daha düşüktür. Örneğin kortikal kemikte yıllık %4’lük bir 

remodeling olurken, spongioz kemikte bu oran %20 kadardır.77 Yeniden şekillenmede, 

biyolojik etkenler veya fiziksel kuvvetler görev yapar. Wolf prensibine göre, üzerine 
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etkiyen kuvvetlere göre bir tepki olarak uzayan kemik yeniden şekillenir, yani kemik 

fiziksel gerilmelere tepki verir. Uygulanan yükler sonucunda basınç alanında oluşan 

negatif potansiyel yeni kemik oluşumunu uyarır. Kısacası rezorpsiyon, düşük stresli bir 

bölgede osteoklastların etkisi olarak görülürken, yüksek stresli bir bölgede osteoblastlar 

tarafından yeni kemik yapımı görülür.77 

Yapım ve yıkım mekanizmasının dengesi, bu doğal döngüyü değiştiren nedenlerle 

değişir ve rezorpsiyon başlar.78 Rezorpsiyon, çok değişkenli, fizyolojik ve mekanik olay 

olup, anatomik, fiziksel, iltihabi ve sistemik faktörlerin birleşimiyle oluşabilmektedir.79 

Rezidüel kret rezorpsiyonunun sebepleri; lokal ve sistemik olarak iki gruba 

ayrılabilir. Lokal faktörler; anatomik faktörler, fonksiyonel faktörler ve protetik faktörler 

olarak sınıflandırılabilir. Lokal faktörler, kemik rezorpsiyonunun başlangıç zamanlarında 

etkiliyken, sistemik faktörler ise kemik yapının çoğunun kaybında ortaya çıkarlar.80 

Sistemik faktörler ise; yaş, cinsiyet (postmenopozal osteroporoz, hamilelik), 

hormonal dengesizlik (Cushing, Akromegali, hiperparatiroidizm, hipertiroidizm), 

yardımcı faktörler (mineral yetersizliği, beslenme alışkanlıkları, C vitamini yetersizliği, 

diabetes mellitus, malabzorbsiyon) şeklinde sınıflandırılır.81, 82 

Yeterli kemik varsa, kemik kaybı daha uzun bir süre içinde gerçekleşir. Kemik 

dokunun, lokal ve sistemik ajanlara hassasiyetinin belirlenmesi trabeküler/kortikal kemik 

oranı ile ortaya konulur. Üst çenenin çoğunluğunda bulunan spongioz kemik, alt çenede 

bulunan kortikal kemiğe göre ısırma kuvvetlerinin neden olduğu baskıları daha fazla 

emer. Alt çenede, üst çeneye göre daha dar bir bölgeye kuvvet gelmesi de bu kuvvet 

absorbsiyonunda önemli role sahiptir. Bu sebeple alt çenedeki kemik yıkımı oranı üst 

çeneye göre 4 kat daha fazladır.81, 83 Alt çenede posterior bölge, anterior bölgeye göre 

oluşan kemik yıkımının 4 katıdır.52 
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Cawood ve Howell84, 300 kafatasına baktıkları araştırmalarında şu sonuçlara 

varmışlardır: 

- Bazal kemik, çok az boyut değiştirmektedir. Şayet değiştirse de fazla kuvvet 

veya yanlış üst yapı uygulaması yüzündendir. 

- Alveolar kemik, horizontal ya da vertikal olarak remodelling gösterir. 

- Remodelling yönü, bölgeye göre değişiklik gösterir. 

 Alt çene ön bölgede kemik kaybı horizontal ve vertikal, 

 Alt çene arka bölgede kemik kaybı çoğunlukla vertikal, 

 Üst çene ön bölgede kemik kaybı horizontal ve vertikal, 

 Üst çene arka bölgede kemik kaybı vertikal ve horizontal yönde değişir. 

-  Remodelling miktarı, bulunduğu çeneye ve bölgeye göre değişir. 

2.2.4. Kemik Miktarları Açısından Alveolar Kemik Sınıflandırılması 

Diş çekimini takiben oluşan kemik rezopsiyonu ile ilgili birçok farklı sınıflama 

yapılmıştır. Bunlardan önde geleni Cawood ve Howell sınıflamasıdır.84 Alveolar kreti altı 

farklı şekilde gruplamışlardır: 

Sınıf I: Dişli kret 

Sınıf II: Diş çekimi sonrası iyileşmesini yeni tamamlamış kret. 

Sınıf III: Uygun genişlik ve yükseklikte olan, oval şekilli kret. 

Sınıf IV: Uygun yükseklikte olan, ancak genişliği bıçak sırtı şeklinde yetersiz olan 

kret. 

Sınıf V: Genişliği ve yüksekliği yetersiz olan düz şekilli kret. 

Sınıf VI: Çeşitli derecelerde bazal kemik kaybını içeren, basık ve negatif forma 

sahip kret. 
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Şekil 2.6. Cawood ve Howell’ın alveolar kret sınıflaması.84 

2.2.5. Varolan Kemik Miktarını Değerlendirme Yöntemleri 

Mandibulanın alt kenarı boyunca mental foramenin yerinde farklılık 

görülmemiştir. Wical ve Swoope85, bu bilgi ışında mandibulada başlangıç kemik kütlesini 

belirlemek için, rezorbe kret miktarının 3 katının, başlangıç kemik miktarını, iki kemik 

seviyesi arasındaki miktarın ise rezorpsiyon derecesini gösterdiğini söylemişlerdir. Wical 

ve Swoope’un rezorpsiyon sınıflamasında85 : 

Sınıf I: Başlangıç kemik miktarının 1/3’ü kadar olan rezorpsiyon, 

Sınıf II: Başlangıç kemik miktarının 1/3’ü ile 2/3’ü arasında olan rezorpsiyon, 

Sınıf III: Başlangıç kemik miktarının 2/3’ü veya daha fazlası kadar rezorpsiyon 

şeklindedir. 

 

Şekil 2.7. Wical ve Swoope’un mandibular rezorpsiyonu ölçme yöntemi85 
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2.3. Çiğneme Kuvvetlerinin Peri-İmplant Kemik Üzerinde Etkileri 

2.3.1. Kemiğin Mekanik Strese Yanıtı 

Osseointegrasyon ve başarısının devam etmesi, implant etrafındaki kemiğe 

aktarılan stres bağlıdır. Araştırmalar, yüklemeden sonraki birinci senede, çoğunlukla az 

miktarda rezorpsiyon varlığını gösterse de, başka çalışmalarda çok miktarda rezorpsiyon 

raporları da vardır.86, 87 

Dental implantların fiziksel ya da biyolojik dayanma sınırını aşan okluzal 

kuvvetler, ‘overload’ olarak tanımlanmaktadır ve bu kuvvetlerin yönünü ve büyüklüğünü 

klinik olarak belirlemek çok zordur. Okluzal kuvvetlerin büyüklüğü ve rezorpsiyonun 

birbirleri arasındaki bağı gösteren hiçbir bir parametre yoktur. Bu nedenle okluzal yükler 

ile implant başarısı arasındaki bağlantı kesin olarak değerlendirilemez.87, 88 

Alt ve üst çenedeki kemiğin yeniden şekillenme kapasitesi, vücuttaki diğer 

kemiklerde olduğu gibi, uygulanan kuvvetlerle ilişkili olup, uygulanan kuvvet, kemik 

üzerinde gerilime (stres) sebep olur.89 Strese neden olan bu kuvvet, aynı zamanda 

gerilmeye (strain) neden olmaktadır. Kemikte oluşan şekil değiştirme, az miktarda oluşur, 

bu nedenle kemikte oluşan şekil değişikliğini tanımlamak amacıyla ‘mikrogerinim 

(microstrain)’ birimi kullanılmaktadır. 1000 mikrogerinim, kemikte %0,1 deformasyona 

karşılık gelmektedir.87, 88 

Köpek femurunda yapılan bir çalışmada kemiğin kısa bölümüne paralel şekilde 

yerleştirilen dental implantlara kuvvet uyguladığında, 3-4 mm’lik bir bölgede kemik 

hücrelerinin tekrardan bir araya gelerek kuvvetlere karşı dirençli duruma geldikleri 

gözlemlenmiştir.90 

Çalışmacılar, osteositlerin kemiğe uygulanan fiziksel kuvvete tepki verdiğini 

söylemişlerdir. Frost’un çalışmalarına göre, yük biraz arttığında yeniden şekillenerek 
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yüke yanıt verir. Eşiğin altındaki stres rezorpsiya, eşiğin üzerindeki stres ise kırılmaya 

neden olur.91, 92 

Frost93, orta yaş insanlarda kortikal kemikte kuvvete bağlı olarak olabilecek 

değişiklikleri şöyle özetlemiştir; kuvvet gelmeyen kemik bölgelerinde, kemikteki şekil 

değiştirme değeri 50-100 mikrogerinimin altında düştüğü için, kullanılmama atrofisi 

sebebiyle rezorpsiyon görülmektedir. Adaptasyon bölgesinde, form değiştirme miktarı 

100-150 mikrogerinim arasındadır. Bu değerin, vücudun farklı alanlarında olduğu gibi, 

dental implantın çevresindeki kemikte de gerçekleşen yapım ve yıkımın dengelenmesi 

için gereken şekil değiştirme değeri olduğu düşünülmektedir. Şekil değiştirme miktarı 

1500-3000 mikrogerinim arasında olduğu zaman, orta derecede aşırı yükleme 

oluşmaktadır. Bu gerinim değerinin, kemikte fiziksel yorgunluk hasarına neden 

olabileceği söylenmektedir, ancak remodelling ile bu hasar onarılabilmektedir. 3000 

mikrogerinimin üzerindeki değerler, patolojik aşırı yükleme bölgesinde bulunarak 

kemikte mikroçatlaklara neden olmaktadır. Bu gerinim miktarında, implantların çevre 

kemiğinde erken yüklemeye bağlı kemik yıkımı görülebilmektedir. Gerinim değeri 25000 

mikrogerinimin üzerine çıktında ise kemikte kırıklar oluşabilmektedir. Araştırmacının 

bulgularına bağlı olarak, önemli olan kemiğe uygulanan kuvvet değil de, deformasyona 

neden olan kuvvetin miktarıdır. Deformasyon miktarı, mevcut kemiğin hacmine göre de 

değişiklik gösterebilmektedir. Örneğin; genç erişkinlerde kemiğe uygulanan 1-2 MPa yük 

50-100 mikrogerinime, 60 MPa yü k 3000 mikrogerinime ve 120 MPa yük 25000 

mikrogerinime neden olmaktadır. 25000 mikrogerinim de kemikte ani kırılmalara yol 

açabilmektedir.93 

Araştırmacılar, maymunlarda yapılan deneylerde, kuvvet uygulanan implantların 

çevresinde, kuvvet uygulanmayan implantlara göre daha yoğun yapıda bir kemik 

gözlemiştir.94-96 Buna karşılık Berglundh ve ark.nın97 köpekler üzerinde yaptığı 



24 

deneylerde ise, kuvvet uygulanmaya başlanmasının 10. ayında dental implantların 

çevresinde kemik yoğunluğunun artmadığı, fakat kemik-implant arasındaki temasın 

arttığı gösterilmiştir. 

2.3.2. Okluzal Yüklerin Marjinal Kemik Kaybı Üzerindeki Etkisi 

İn vivo ve in vitro çalışmalar bize gösteriyor ki, çok yüksek okluzal kuvvetler 

rezorpsiyon miktarını arttırmaktadır.98-100 

Kemik içine yerleştirilen bir implanta herhangi bir yükleme yapılmazsa kısa 

dönemde statik yükleme yapıldığındaki gibi implantın marjinal ve apikal bölgelerinde 

yoğun lamellar kemik gözlenmektedir. Ancak dinamik yükleme altında implant 

çevresindeki marjinal kemikte kayıp gözlenmektedir.98 

Araştırmacılar, implant üstü tüm restorayonlar için, hastaların parafonksiyonel 

alışkanlıklarından ortaya çıkan aşırı okluzal yüklerin, marjinal kemik rezorpsiyonu ya da 

implant kaybı için büyük bir risk faktörü olduğu söylenmiştir.98-100 

Yapılan bir klinik araştırma sonucu, 91 hastada yapılan 589 adet dental implantı 

değerlendirdikleri 7 yıllık takip çalışmalarında, marjinal kemik rezorpsiyonun en önemli 

nedeni olarak aşırı okluzal yükleri sebep göstermişlerdir.100 

2.3.3. Okluzal Yüklerin İmplant Kaybı Üzerindeki Etkisi 

Aşırı okluzal kuvvetlerin, implantın kaybedilmesi olasılığını büyük ölçüde 

arttırdığı, yapılan in vivo ve in vitro çalışmalarla belirlenmiştir.99, 101 

Yapılan bir araştırmada 69 insana uygulanan protezler bir sene boyunca 

gözlemlenmiştir. Hastalardaki fonksiyon dışı alışkanlıkların, anteriorda temas 

olmamasının ve her iki çenede sabit protezlerin bulunmasının, aşırı okluzal kuvvetlere 

neden olduğunu ve bu aşırı kuvvetlerin de dental implantların başarısızlığını arttırdığı 

gösterilmiştir.99 
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Parafonksiyonel alışkanlıkların, implant kaybına sebep olabileceğini öne süren 

araştırmalar vardır.99, 101, 102 Büyük azı dişlerinin eksiklikleri yerine yapılan 1472 

implantın değerlendirildiği çalışmada, parafonksiyonel alışkanlığı olan hastalarda başarı 

yüzdesinin büyük oranda düştüğü tespit edilmiştir.101 

2.4. Serbest Sonlanan Vakalarda İmplant Destekli Protez Planlaması 

Tek eksik dişin yerine konulmasında birincil tedavi seçeneği implant destekli 

protezlerdir. Komşu dişlerin ve bu bölgedeki kemiğin korunması amacıyla en uygun 

tedavi seçeneği olduğu belirtilmektedir. Özellikle konjenital eksik dişlerde veya diş 

kayıplarından sonra psikolojik avantajı da önemlidir. Periodontal durumu ve ark şeklinin 

korunması için tek diş implant tedavisi çoğu durumda tercih edilen tedavi haline 

gelmiştir.52, 103 

Birden fazla diş eksikliklerinde, doğal diş eksikliğinin az olması implant destekli 

sabit protez için avantaj sağlar. İdeal olan implantların dişlerle birleştirilmesi yerine 

tamamen implant destekli olmasıdır. Bu konsept tedavi planında daha fazla implant 

kullanımına yol açar. Dişsiz bölgeye yerleştirilen implant sayısının artırılması daha az 

gövde, daha retantif protez ve destekleyici kemiğe daha az stresle sonuçlanır. Sonuç 

olarak komplikasyonlar en aza indirilir ve protezin ömrü artar.54 

Çoklu diş eksikliğinde implant destekli sabit protezlerde kantilever oluşturmaktan 

kaçınılmalı, terminal implantlar buna göre planlanmalıdır. Özellike posterior bölgede üç 

adet gövdeye sahip protezler planlanmamalıdır. İki gövdeye sahip bir restorasyon tek 

gövde bir protezden sekiz kat daha fazla bükülürken, üç gövdeli bir protez iki gövdeli bir 

protezden 18 kat, tek gövdeliden 27 kat daha fazla bükülür.52 

2.5. Dental Abutment 

Abutment, implantların sabit veya hareketli proteze desteklik sağlayarak ağız 

ortamında görünür halde bulunan parçalarına verilen addır.37 İmplant üzerine yapılacak 
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birbirinden farklı tasarımdaki protetik restorasyonların farklı ihtiyaçlarına cevap 

verebilmek için çeşitli abutmentlar (vidalı, simante, seramik, titanyum, internal bağlantılı, 

eksternal bağlantılı vb.) üretilmiştir. Günümüzde materyal olarak en çok kullanılan 

abutmentlar titanyum ve seramik abutmentlardır. Titanyum abutmentlar yüksek 

biyouyumluluğu ve başarısı nedeniyle sıkça tercih ediliyor olsa da gri renkleri nedeniyle 

periimplant dokuda renk değişikliğine yol açtıklarının fark edilmesiyle beraber seramik 

abutmentların popülerliği artmaya başlamıştır. Aynı zamanda periimplant dokularda 

yaşanabilecek olası geri çekilmeler sonucu abutment gövdesi açığa çıkabilmekte ve 

titanyum abutmentların ağız içersinde görülmesi estetik açıdan sorunlara sebep 

olabilmektedir.104, 105 

2.5.1. Abutment Tipleri 

Abutmentlerin sınıflandırılması temel olarak15 

1. Prefabrike abutmentler  

2. Bireysel olarak hazırlanmış abutmentler olarak 2 ana başlık altında 

incelenebilmektedir. 

2.5.1.1. Prefabrike Abutmentler 

Prefabrike dayanaklar, çoğunlukla tüm hastalarda uygulanabilecek, üretici firma 

tarafından farklı malzemelerden hazırlanan, farklı platform genişliklerine, farklı dişeti 

çıkış profiline, farklı uzunluklara sahip implant ve implant üstü protezler arasında 

bağlantıyı sağlayan protetik parçalardır. Prefabrike abutmentler, titanyumdan 

üretilebileceği gibi, estetik bölgede kullanılmak için seramikten de üretilebilmektedir.15 

Prefabrike abutmentların avantajları 

 Kolay uygulanabilir, 

 Laboratuvar ve hasta başı harcanan süre azdır, 

 Restorasyona uyum sağlayan bir formdadır ve tutuculuğu iyidir, 
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 Çeneler arası mesafesinin uygun olduğu kolay vakalarda başarıyla 

kullanılır.106 

Prefabrike abutmentlerin dezavantajları 

 Restorasyon sınırları ile dişeti uyumu kötüdür, 

 İmplant dışa doğru çok eğimli yerleştirilmişse uyumlama 

yapılamayabilir.106 

2.5.1.2. Bireysel-Anatomik Abutmentler 

Bireysel (custom) abutmentler, bütün vakalarda ihtiyaçları karşılayacak dayanak 

üretilmesini sağlamaktadırlar. Bireysel abutmentlar, üretim yapan markaların değişik 

üretim şekilleriyle, titanyumdan veya görünümün önemli olduğu vakalarda seramikten 

üretilebilmektedir.14 Prefabrike abutmentlara göre özellikle CAD-CAM teknolojisi 

sayesinde abutmentin istenilen bölgelerinde farklı kalınlıklar elde edilebilmektedir. Hem 

titanyum hem de seramik bireysel abutmentlar için üretim sonrası uyumlama ihtiyacı yok 

denecek kadar azdır ve buna bağlı olarak komplikasyon görülme ihtimali de bireysel 

abutmenlarda daha azdır. Bireysel abutmentler hastanın dişeti şekline, oklüzyonuna ve 

implantın kemik içindeki yerleşimine göre hazırlanmaktadırlar.15 

Bireysel abutmentler son zamanlarda kullanımı artan CAD-CAM sistemleri ile de 

oluşturulabilmektedir. CAD-CAM sistemleri ile üretilen bireysel dayanaklar hem 

prefabrike hem de döküm yapılarak üretilmiş bireysel dayanakların iyi özelliklerini bir 

araya getirmiştir. Bu sistemlerin geliştirilmesiyle diş hekimleri, diş etiyle ve çevre dişlerle 

uyum gösteren, doğal görüntüye sahip dayanak tasarımı ve üretimi 

gerçekleştirebilmektedir.107 

Bireysel abutmentler tek veya iki parçalı olabilmektedir. Tek parçalı abutmentler, 

implant abutment bağlantısını da içine alacak şekilde tamamen seramik veya titanyum 

malzeme ile üretilebilmektedir. Son zamanlarda ön ve arka bölgelerde yapılacak olan tek 
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kuron implant restorasyonları için iki parçalı abutment olarak ifade edilen “hibrit 

abutment” terimi geliştirilmiştir. Özellikle estetik açıdan önemli bölgelerde, titanyum 

içyapılar üzerine uygulanan restorasyonların, hem mekanik hem de estetik açıdan başarılı 

sonuçlar verdiği belirtilmiştir.16 Hibrit abutmentler; implanta vida ile bağlanan bir 

titanyum içyapıdan ve titanyum içyapıya CAD-CAM sisteminde bireysel olarak üretilmiş 

seramik kopingin rezin simanla bağlanmasıyla oluşmaktadır.108 Hibrit dayanağın 

titanyum içyapısı, implant ile olan bağlantının stabilitesini sağlarken; CAD-CAM’de 

bireysel olarak hazırlanmış seramik koping doğal çıkış profili ve renge sahip olduğu için 

estetiği arttırmaktadır.109 Hibrit dayanaklarda titanyum içyapı, implant platformuna ve 

abutment vidasına direkt olarak temas etmektedir. Bu sebeple, hibrit dayanakların, 

implant-abutment bağlanmasındaki deformasyon oluşma olasılığını azalttığı 

söylenmiştir.110 Hibrit dayanaklar, implant abutment bağlantısında seramik malzemenin 

kırılma dezavantajını ortadan kaldırmak ve seramik dayanağın titanyum implant bağlantı 

bölgesinde oluşturabileceği deformasyonu ortadan kaldırmak için üretilmiştir. Tek parça 

seramik dayanakların aksine, hibrit dayanaklar gelişmiş mekanik özelliklere sahiptir ve 

bu nedenle kırılmaya karşı daha dirençlidir.17, 18 

2.5.2. Abutment Materyalleri 

Abutmentlar üretim materyalleri açısından bakıldığında şu gruplara ayrılabilir:18 

 Titanyum 

 Değerli Metal Alaşımları 

 Seramik 

 Kompozit Rezin 

 Polimer Esaslı (PEEK) 

 Zirkonya abutmentlar 
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2.5.2.1. Titanyum Abutment 

Titanyum abutmentlar en çok kullanılan ve aynı zamanda firmalar tarafından en 

fazla üretilerek piyasaya sunulan implant çeşididir. Titanyum implantlar her iki çene için 

de altın standart olarak kabul edilen abutment türüdür. Klinik çalışmalar implant destekli 

protetik restorasyonlarda titanyum abutment kullanımında sağ kalım sürelerinin yüksek 

olduğunu, hastalarda görülen yakınmaların çok az bir kısmının titanyum abutment 

kaynaklı olduğunu göstermektedir.18 

Ağız dokularına biyouyumlu, korozyana dirençli ve gerilme tipi kuvvetlere karşı 

dayanıklılığı yüksek olan titanyum aynı zamanda düşük molekül ağırlığına sahip olması 

gibi nedenlerle çokça tercih edilmektedir. Abutment materyali olarak kullanılan titanyum 

saf titanyum olmayıp Tip 5 alaşım olarak adlandırılmaktadır. Bu alaşım %6 alüminyum, 

%4 vanadyum, %0,25demir, %0,2 oksijen ve %88-90 oranında titanyumdan 

oluşmaktadır. Bu titanyum alaşımının ticari saf titanyuma göre en önemli avantajının 

fiziksel mukavemeti olduğu bulunmuştur.111 

Titanyum abutmentlarda en sık karşılaşılan komplikasyonun vida gevşemesi 

olduğu çalışmalarla gösterilmiş olup, bu komplikasyonun geri dönüşümlü olması yine bir 

avantaj olarak görülebilmektedir.18 Günümüzde hastaların estetik taleplerinin artmasına 

bağlı olarak titanyum abutmentlarda periimplant mukozanın altından yansıyan grimtırak 

görünüm bu abutment türü için büyük bir dezavantaj oluşturmaktadır. Bu durum yüksek 

mekanik ve klinik özelliklerine rağmen titanyum abutmentların estetik bölgelerde 

kullanım olanağını oldukça sınırlandırmaktadır.112 Abutmentı örten labial mukoza 

kalınlığı apikale doğru hızla artar. Apikale doğru 0,2mm inildiğinde abutmentın 

labialindeki mukoza kalınlığı 1mm, 1mm derinliğe inildiğinde ise yine aynı mukoza 

kalınlığı 2mm olarak kaydedilmiştir. Yapılan bir çalışmada labial mukoza kalınlığı 
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2mm’yi aştıktan sonra titanyum ve zirkonya abutmentlar arasında reflektör ışığı altında 

çıplak gözle algılanabilen bir değişiklik görülmemiştir.113 

2.5.2.2. Seramik Abutment 

Son yıllarda, seramik implant abutmentleri estetik ve biyolojik olarak sahip 

oldukları özellikleri nedeniyle, titanyum abutmentlara alternatif olarak ortaya çıkmış ve 

artık çok geniş bir uygulama yelpazesinde kullanılmaktadır.114 Seramik dayanakların 

kullanılması, doğal dişeti renginin elde edilmesinde büyük avantaj sağlar.114 Estetik 

avantajlarının olmasıyla birlikte, seramik abutmentların bir kısım dezavantajları da 

vardır. Seramik abutmentlar, titanyum abutmentlara göre daha kırılgandır ve gerilme 

kuvvetlerine karşı daha dayanıksızdırlar.115 Yüksek dayanıma sahip seramik 

abutmentların üretilmesiyle seramik abutmentların, fiziksel dezavantajları azaltılmaya 

çalışılmıştır.114, 115 

Seramik abutmentlar, fabrikasyon veya kişiselleştirilebilen şekillerde, dental 

laboratuvarda teknisyen tarafından veya CAD-CAM sistemiyle, zirkonya, hibrit seramik, 

lityum silikat seramik esaslı olarak üretilebilmektedir.104, 105 Seramik abutmentlar, yüksek 

gülme hattına sahip, dişetinin ince fenotipli olduğu, estetik beklentilerin had safhada 

olduğu hastalarda kullanılabilmektedirler. Seramik abutmentlar, estetik özelliklerinin iyi 

olmasının yanı sıra; iyi cilalanabilir olmasından dolayı biyouyumlulukları yüksek, 

korozyon dirençleri ve bakteriyel plak tutunumları düşüktür. Servikal bölgede abutmentın 

konturu dişeti çıkış profiline “emergence profile” uygun olarak şekillendirilebilmeleri, 

estetik ve uyumlu bir protetik üst yapı hazırlanabilmesi yönünden avantaj 

sağlamaktadır.116 

Titanyum abutmentlarda oluşan kırıklar çoğunlukla abutment vidasında 

oluşurken, seramik abutmentlarda abutmentın kendisinde oluşmaktadır. Bu sebeple 

seramik abutmentlarda oluşan kırıkların tamiri yapılamamaktadır. Seramik abutmentların 
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dezavantajlarından biri de titanyum abutmentlara göre maliyetlerinin yüksek olması 

sayılmaktadır.104, 105, 116 

2.5.2.3. Zirkonya Abutment 

İmplant uygulamalarında abutment seçiminde göz önünde bulundurulması 

gereken kriterlerden biri de estetik gereksinimlerdir. Zirkonya abutmentlar titanyum 

abutmentların yetersiz kaldığı estetik gereksinim açığını kapatabilmeleri amacıyla 

piyasaya sunulmuştur.117 İmplant kret tepesine yakın yapıldıysa veya diş eti fenotipinin 

ince olduğu vakalarda titanyum abutment seçimi yapılırsa dayanağın metal rengi diş eti 

altından yansıyarak olumsuz estetik sonuçlara neden olabilir. Bu tarz olgularda zirkonya 

dayanakların kullanımı ile daha yüksek estetik sonuçlar elde edilebilir.118 

Dinamik yükleme altında yapılan çalışmalarda zirkonya abutment ve titanyum 

implant ara yüzü boyun kısmında meydana gelen aşınma ve deformasyonun, titanyum 

implant ve titanyum abutment ara yüzüne göre çok daha fazla olduğu görülmüştür. 

Zirkonya abutmentların titanyum abutmentlara göre işleme toleransı oldukça düşüktür. 

Aynı zamanda yükleme altındaki zirkonya abutmentlar aşınma, çizilme ve chipping gibi 

birçok sorun ile ilişkilendirilmektedir.119 

2.5.2.4. PEEK Abutment 

Polietereterketon, ortopedide biyomateryal olarak uzun yıllardır kullanılan 

sentetik diş renginde polimerik bir materyaldir.120 Eter-eter-keton monomer-monomer 

birimi, poli-eter-eter-keton oluşturmak üzere bis fenolatların aşamalı büyüme 

dialkilasyon reaksiyonu yoluyla polimerize olur.120 

Ortopedik implantlar için en önemli özelliği insan kemiğine yakın düşük young 

modülüsüne sahip olmasıdır.121 PEEK’in diğer materyallerle kolaylıkla birleştirilebilmesi 

mümkün olmaktadır. Örneğin PEEK’in karbon fiberle birleştirilmesi elastik modülüsünü 

18 GPa değerlerine yükseltmektedir. Karbon ile güçlendirilmiş PEEK’in elastik modülü 
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aynı zamanda kortikal kemik ve dentinle karşılaştırılabilir122, böylece polimer, bir implant 

malzemesi olarak kullanılan titanyum ile karşılaştırıldığında daha az stres değerleri 

göstermektedir. Fiziksel özellikleri göz önünde bulundurulduğunda PEEK’in gerilim 

değerleri kemik, mine ve dentin özellikleriyle benzer değerler göstermektedir.123 

PEEK’in beyaz renkte olması ve mükemmel fiziksel özelikleri sayesinde, özellikle sabit 

protetik restorasyonlarda kullanımı önerilmektedir. PEEK, alt yapı materyali olarak 

kullanılarak metal seramiklere alternatif olabilmektedir.123 

Kemik ve PEEK in elastik modüllerinin birbirine yakın olması yüzeye gelen stresi 

azaltır ve kemiğin remodelling özelliğini aktive eder. Bu sebeple PEEK implant 

abutmentları titanyum abutmentlara alternatif olarak kullanılabilmektedir.124 

2.5.2.5. Titanyum base (Ti-base) Abutmentlar 

Güncel abutment tasarımlarından biri olan titanyum base (Ti-base) abutmentlar 

özellikle estetik gereksinimin yüksek olduğu durumlarda tercih edilen bir türdür. Stok 

titanyum abutmentlardan farklı olarak kişiselleştirilebilir olan Ti-base abutmentlar hibrit 

abutment ve hibrit abutment kuron kavramlarının doğuşuna neden olmuşlardır. Hibrit 

abutment Ti-base abutment üzerine simante edilen kişiselleştirilmiş seramik abutmentlara 

verilen isimdir. Hibrit abutment kuron ise seramik abutment ve kuronun birbirine bitişik 

halde üretilip Ti-base abutment üzerine simante edilmesiyle elde edilmektedir.125 Hibrit 

yapılar hem metal-metal bağlantısından kaynaklanan avantajları hem de seramik 

restorasyonun getirdiği daha estetik görünümden kaynaklanan avantajları bünyesinde 

birleştirmektedir. Bu abutment türünde implant ile bağlantı kısmının titanyum olması 

nedeniyle mekanik dayanımın zirkonya abutmentlara kıyasla daha fazla olacağı 

bildirilmiştir.126 

Uygulama ve üretim aşamalarında büyük kolaylık sağlayan Ti-base abutmentlar 

ile kişiye özel restorasyon/dayanak tasarımları hekim tarafından CAD-CAM sistemleri 
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kullanılarak yapılabilir. Ancak periimplant dokuda kalınlığın fazla olduğu ya da 

implantın derin yerleştirilmiş olduğu durumlarda Ti-base dayanakların boyu gerekli 

retansiyonu sağlayacak yeterli uzunluğu karşılayamamaktadır. Artmış estetik ihtiyaçların 

veya bukko-lingual yönde kemik kalınlığının az olduğu alt anterior bölgeye implant 

uygulaması gibi durumlarda ti-base dayanaklar yerine zirkonya dayanakların 

kullanımının daha iyi sonuçlar vereceği çalışmalarla gösterilmiştir.16, 112 

2.6. İmplant Destekli Protetik Restorasyonlarda Kullanılan Üst Yapı 

Materyalleri 

İmplant destekli sabit protetik restorasyonlarda oklüzal yüzey malzemeleri, 

oklüzal temasların korunması ve kuvvetlerin iletimini etkiler. Üst yapı materyallerine 

baktığımızda; statik yük ve oklüzal kuvvetlere karşı koyabilme, çiğneme verimliliği, 

kırılma, aşınma, arklar arası uzaklığın yeterliliği, kenar uyumu ve estetik açıdan 

gözlemlenmelidir.52 

En yaygın kullanılan materyaller seramik, akrilik ve metallerdir.52 

I. Seramikler 

  a. Metal destekli seramik restorasyonlar 

  b. Tam seramik restorasyonlar 

II. Akrilik rezin restorasyonlar  

III. Metal restorasyonlar  

IV. Alternatif Restorasyon Materyallleri  

  a. Polyetheretherketon (PEEK)  

  b. Kompozit 

2.6.1. Tam Seramikler 

Tam seramikler, biyouyumluluklarının ve estetik özelliklerinin çok iyi 

olmalarından kaynaklı olarak günümüzde sıklıkla tercih edilmektedirler. Bu 
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restorasyonlar metal porselen restorasyonların özelliklerini geliştirmek amacıyla 

üretilmişlerdir.127 

2.6.1.1. Tam Seramiklerin Sınıflandırılması 

Tam seramik restorasyonların, güncel materyallerin takip edilebilebilirliği 

açısından sınıflandırılması gerekmektedir. Bu amaçla birden çok sınıflandırma 

yapılmıştır. Literatürde tam seramik restorasyonlara dair kompozisyon, üretim metotları, 

klinik endikasyon, fırınlama dereceleri gibi konularda, çeşitli sınıflandırmalar 

bulunmaktadır.128 2011’de, rezin kompozitler tanıtıldıktan sonra CAD-CAM hibrit 

seramikler, güçlendirilmiş kompozitler, rezin nanoseremikler gibi seramik ve polimer 

yapıları barındıran materyallere dair yeni sınıflamalar yapılmıştır.129  Gracis ve ark.130 

tam seramik materyalleri 3 ana gruba ayırmışlardır. 

1. Cam-matriks seramikler: Cam fazı içeren, metalik olmayan inorganik 

seramik materyaller 

2. Polikristalin seramikler: Cam fazı içermeyen, metalik olmayan inorganik 

seramik materyaller 

3. Rezin-matriks seramikler: Porselen, cam, seramik ve cam seramikler gibi 

yoğunlukla inorganik refraktör bileşenler içeren polimer matriksleri 

2.6.1.1.1. Cam Matriks Seramikler 

2.6.1.1.1.1. Feldspatik Seramikler 

Bu seramik grubu kuartz, kaolin ve feldspattan oluşan üç çeşit malzeme grubuna 

dayanmaktadır. Potasyum feldspat miktarına bağlı olarak sadece restorasyonun içsel 

dayanımını artırmakla kalmayıp, ayrıca porseleni metal alt yapılara uyumunu sağlayan 

(termal genleşme kat sayısının düzenlenmesi) lösit kristallerini oluşturmaktadır. Bu 

materyaller metal alaşım ve zirkonya, lityum disilikat ve benzeri seramiklerin veneer 
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materyali olarak, ya da lamina, inley ve onley lerde tek başına estetik materyali olarak 

kullanılmaktadır.110 

2.6.1.1.1.2. Sentetik Seramikler 

Sentetik seramikler, lösit içerikli, fluorapatit içerikli, lityum disilikat ve türevleri 

olarak üç alt grupta toplanmaktadır. İçeriklerinde temel olarak silikon dioksit (SiO2) , 

potasyum oksit (K2O), sodyum oksit (Na2O) ve alüminyum oksit (Al2O3) 

materyallerinden oluşup üretici firmalara göre farklılık gösterebilirler.131 

Lösit esaslı cam seramikler, cam matriks üzerinde kontrollü kristalizasyon 

yöntemiyle geliştirilmişlerdir.132-134 Lösit kristalleri, çatlakların büyümesini engelleyerek 

yapıyı daha dayanıklı hale getirirler ve sağlam bir bariyer oluşmasını sağlamaktadırlar.131 

Bükülme kuvvetlerine karşı dirençleri 120-160 MPa’dır ve aşınma katsayıları ve ışık 

geçirgenlikleri mineye yakın özellikler göstermekte, böylece yüksek estetik özelliklere 

sahip restorasyonlar elde edilebilmektedir.135 

Lityum disilikat sistemi (SiO2-Li2O-K2OZnO-P2O5-Al2O3-ZrO2), materyaldeki 

gelişmelerle birlikte inlay, onlay restorasyonlarda, laminate veneerlerde, anterior-

posterior tek kronlarda, 3 üyeli anterior köprülerde, tek üye implant üstü kronlarda geniş 

kullanım alanı bulmuştur.136 2005 yılında piyasaya sunulan IPS e.max, lityum disilikat 

seramiklerin geliştirilmesiyle daha üstün ışık geçirgenliği ve translusenslik özelliklerine 

sahip olmalarıyla birlikte bükülme dayanımları da 360-400 MPa ya çıkmıştır, böylece 

daha estetik restorasyonlar üretilirken daha dirençli restorasyonlar üretilmiş 

olmaktadır.136, 137 IPS e.max CAD seramik materyalinin kırılma sertliği 2.25 MPa m1/2, 

elastisite modülü 95 GPa ve vickers sertliği 5800 MPa olarak belirtilmiştir.138 Uygun 

translusensi ve renk çeşitliliği nedeniyle malzeme, monolitik restorasyonlar veya üzerine 

veneer seramiği uygulanmış kor yapının ana malzemesi olarak kullanılabilir. IPS e.max 

CAD Abutment Solutions, tek diş implant destekli restorasyonlarda hibrit abutment 
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üretimi için tasarlanmış olup, MO ve LT seçenekleri ve çeşitli renk tonları mevcuttur. 

Piyasada farklı firmalar tarafından üretilmiş zirkonyayla güçlendirilmiş lityum disilikat 

seramik materyalleri (Li2O3Si) (Vita Suprinity, Celtra Duo), kırılma dayanımlarını 

yükseltmek amacıyla geliştirilmişlerdir.130 Kısmen kristalize formda bal renginde 

bulunan Suprinity blokların, kristalizasyon öncesi 120 MPa olan bükülme direnci 

kristalizasyon sonrası materyal yapısına lityum disilikat kristallerinin oluşmasıyla 420 

MPa’ya ulaşmaktadır.130 

2.6.1.1.1.3. Cam İnfiltre Seramikler 

İlk tam seramik sistem olan In-Ceram Alümina (Vita Zahnfabrik, Bad Sackingen, 

Almanya) 1989 yılında slip-casting tekniğiyle üretilmiş cam-infiltre seramik materyaldir. 

İçeriğinde yoğun miktarda alüminyum oksit (Al2O3) bulunmaktadır. Pöröz yapıdaki 

alümina partiküllerine cam infiltrasyonu yapılarak boşluklar cam ile doldurulmuştur. Bu 

sayede materyallerin dayanıklılıkları arttırılmıştır.139 

2.6.1.1.2. Polikristalin Seramikler 

Polikristalin seramikler ince grenli kristalin yapıya sahiptirler. İnce grenli yapı, 

materyallere kırılma sertliği ve dayanıklılığının artmasını sağlar fakat translüsensinin 

düşmesine sebep oldukları için estetik özellikleri çok iyi değildir.130 

2.6.1.1.2.1. Alümina 

Tam seramikler arasındaki 300 GPa ile en yüksek elastiklik modülüne sahiptirler. 

Alt yapı kor materyallerinde görülen kırıkların görülmesiyle ve mekanik özellikleri 

gelişmiş materyallerin keşfiyle alümina seramik kullanımı azalmıştır.140 

2.6.1.1.2.2. Zirkonya 

Zirkonya; monoklinik (M), tetragonal (T) ve kübik (K) olmak üzere 3 farklı kristal 

yapıya sahiptir. Doğada saf halde bulunmayan zirkonya genellikle bileşik halinde 

bulunmaktadır. En çok bilinen zirkonya bileşikleri zirkonyum silikat (ZrSiO4) ve 
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zirkonyum oksit (ZrO2) bileşikleridir. Zirkonya materyali, metal alaşımlardan daha 

yüksek değerde bükülme dayanımı ve elastisite modülü özelliği göstermektedir.141 

Aşınmaya karşı dirençli olması, sert yapıda olması, estetik özelliklerinin yüksek olması 

ve başarılı biyouyumluluk özelliklerinin bulunmasıyla diş hekimliğinde sıklıkla 

kullanılmaktadırlar.142 Tetragonal zirkonyum polikristalin zirkonyum, genellikle 

restorasyonlarda alt yapı olarak kullanılan formdur, saf zirkonyuma %2-3 oranında 

yitriyum oksit (Y2O3) ilavesi ile elde edilmektedir ve opak bir özellik göstermektedir. 

Yitriyum içeren zirkonyum Y-TZP, yüksek kırılma dayanıklılığı göstermektedir ve 900-

1400 MPa değerinde bükülme direnci ile fiziksel özellik olarak daha dayanıklı bir 

materyaldir.143 Diş hekimliğinde kullanılan zirkonyalar TZP şeklindedir, en yaygın form 

olan Y-TZP çeşitli işlemlerden ve sinterlenme işleminden geçtikten sonra en yüksek 

kırılma dayanımına sahip olmaktadır. Zirkonya seramikler, protetik alt yapı materyali 

olarak ve monolitik zirkonya restorasyonlar olarak kullanılabilmektedirler. 

Monokromatik uniform materyal formundadırlar ve gerektiğinde infiltrasyon ile 

boyanabilmektedirler. Günümüzde mine ve dentinin renk çeşitliliklerini taklit etmek için 

polikromatik CAD-CAM blok ve diskleri (Katana Zirconia ML, Kuraray) 

kullanılmaktadır. Bunlara ek olarak, firmalar estetik özellikleri geliştirmek için 

translüsens özelliklerini arttırmaya başlamışlardır.143 

2.6.1.1.2.3. Zirkonya ile Güçlendirilmiş Alümina ve Alümina ile 

Güçlendirilmiş Zirkonya 

Stabilize olmayan zirkonyaya eklenen alümina, tetragonal ve monoklinik faz 

değişiminin ilk ve ikinci safasında mikro çatlak oluşumunu azaltarak, kırılma dayanımını 

arttırmaktadır. In-Ceram Zirkonya, zirkonya ile güçlendirilmiş alümina örneğidir. 

Alümina ile güçlendirilmiş zirkonya ise son zamanlarda oral implant üretiminde 
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kullanılmaktadır. Zirkonya alüminanın birleşim yüzdesi; üretici firmadan firmaya 

değişmektedir.143 

2.6.1.1.3. Rezin-Matriks Seramikler 

Rezin nanoseramik materyaller esas olarak, nano teknoloji ve seramik 

entegrasyonuna dayanmaktadır. Bu kategori, seramik partikülleriyle yüksek oranda 

doldurulmuş organik matriks seramik materyalleri içermektedir. Rezin matriks seramik 

materyaller, içerdikleri organik matriks yapısıyla geleneksel herhangi bir sınıflamaya 

dahil edilememişlerdir.139 Rezin matriks seramikler, CAD-CAM sistemlerine özel farklı 

içeriklere sahip materyaller olarak üretilmektedirler. Şu anda, rezin matriks seramik 

materyaller inorganik içeriklerine göre 3 farklı alt gruba ayrılmaktadırlar.130 

- Rezin Nanoseramikler 

- Camsı Seramik İçerikli Rezin Matriks (Polimer İnfiltre Seramik Ağ) 

- Rezin Ağ Matriks Yapısına Sahip Zirkonya-Silika Seramikler 

2.7. Stres Analizi Yöntemleri 

Oluşturulan cisim üzerine yüklenen kuvvetlerin dağılım gösterdiği alanların 

ortaya konmasında ve cismin yüklenen kuvvetlere karşı tepkisinin ölçülmesinde 

kullanılan yöntemlere “stres analizi yöntemleri” denir.144 İmplant tedavilerinin 

biyomekanik cevabının değerlendirilmesinde en güvenilir yöntem direkt klinik 

çalışmalardır. Ancak yapıların kompleksliği, intraosseoz yapıların biyomekanik 

davranışlarının direkt klinik değerlendirilmesini imkânsız hale getirmektedir. Ağız 

içerisinde oluşan çiğneme kuvvetleri, implant veya dişler aracılığıyla kemiğe ve kemik 

çevresindeki dokulara iletilmektedir. Ortaya çıkan gerilmelerin dağılımının ve miktarının 

saptanması, kullanılacak malzemenin şekil ve yapısının belirlenmesi, biyomekanik 

açıdan en uygun protetik planlamanın yapılabilmesi için önemlidir. Protezlerin farklı 

anatomik ve fizyolojik özellikteki dokular üzerine yerleştirilmesi nedeniyle, 
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materyallerin gücünü ölçmek ve klinik başarısızlıklara sebep olan lokal gerilimleri 

öngörmek ve stres dağılımlarının restorasyonlar üzerindeki etkisini ölçmek için çiğneme 

kuvvetlerinin etkisinin deneysel olarak gösterilmesi gerekmektedir.144 

Diş hekimliğinde geçmiş dönemlerde; fotoelastik stres analizi, gerinim ölçer 

yöntemi, kırılgan vernik kuvvet analizi yöntemi, termografik kuvvet analiz yöntemi ve 

sonlu elemanlar analizi gibi farklı analiz yöntemleri kullanılmıştır.145 

2.7.1. Fotoelastik Stres Analiz Yöntemi 

Transparan materyallerin oluşturduğu optik parametrelerin değerlendirilmesi 

yöntemiyle stres dağılımını incelemektedir. Bir cisimdeki stres durumunun oluşturduğu 

internal deformasyon, cisme uygulanan polarize ışığın yansımasını değiştirmektedir. Bu 

analiz polarize filtre ya da polariskop cihazı kullanılarak gerçekleştirilmektedir. 

Polarizasyon sonucu oluşan bu optik renk değişiklikleri izokromatik saçaklanma olarak 

adlandırılır. Diş hekimliğinde bu analiz genel olarak doğal diş dokuları etrafında oluşan 

stres dağılımlarını ve hareketli bölümlü protez ya da sabit protezlerin abutmantları 

etrafında oluşan stres dağılımlarını incelemekte kullanılmaktadır. Yöntemin avantajları; 

ucuz olması, kullanımı kolay olması ve stresler hakkında genel bilgi vermesi olarak 

sıralanırken; in-vivo analizlerde çok başarılı olmaması, fotoelastik resin kullanımı 

gerekmesi ve nicel ölçümlerde bazı hatalar meydana gelmesi yöntemin dezavantajları 

olarak sıralanabilir146, 147 

2.7.2. Gerinim Ölçer Yöntemi  

Mikrogerinimlerin ölçüldüğü, strain gauge veya elektriksel dirençlerin 

kullanımını içeren yöntemdir. Materyallere yük uygulandığında materyallerin elektriksel 

direncinde değişim yaşanmaktadır. Cisim üzerinde oluşan bu kuvvet; elektriksel 

dirençlerde azalmalar ya da artmalar meydana getirmekte ve bu veriler kaydedilerek stres 

miktarları belirlenmektedir. Bu yöntemde nicel değerlendirmelerin gözlemlenmesi, 
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değerlerin matematiksel prosedürlerde yer alabilmesi ve canlılarda yapılan deneylerde 

uygulanabilmesi yöntemin avantajlarını oluştururken, gerinim ölçerin boyutundan dolayı 

küçük objelerde kullanımının zor olması ve gerinim ölçümlerinde farklı durumlarda 

bazen benzer sonuçların alınması yöntemin dezavantajları olarak belirtilmektedir.147 

2.7.3. Kırılgan Vernik Kuvvet Analizi Yöntemi 

Bu yöntemde stres analizi yapılacak cismin üzerine uygulanan özel bir vernik ile 

fırınlama işlemi gerçekleştirilir. Fırınlama sonrasında kuvvetlerin yoğunlukta olduğu 

alanlarda çatlaklar meydana gelmektedir.148 

2.7.4. Termografik Kuvvet Analiz Yöntemi 

Bu yöntemde analizi yapılacak materyale kuvvet uygulandığında oluşan ısısal 

değişiklikler kullanılarak stres miktarları değerlendirilmektedir. Bu analize göre, 

homojen ve izotropik bir materyale kuvvet yüklendiğinde, materyalde oluşan ısısal 

değişiklikler ile oluşan stres doğru orantılı olmaktadır. Çiğneme esnasında; bu analiz için 

gerekli periyodik yükleme frekansına ulaşılabilmesine karşın, yöntemin dezavantajı 

olarak materyallerin statik yükleme koşullarını karşılayamaması söylenebilir.148 

2.7.5. Radyotelemetri Kuvvet Analiz Yöntemi 

Bu yöntem donanım ve yazılım ile elde edilen sonuçların, herhangi bir malzemeye 

bağlantısı olmadan aktarılması üzerine kuruludur. Yöntemde bir güç kaynağı, 

radyotransmitter, bir alıcı, örnek üzerine yapıştırılmış gerilim ölçerler, gerilim ölçer 

yükselticisi, anten ve bir veri kaydedici bulunmaktadır. Gerinim ölçerde oluşan direnç 

farklılıkları voltajı düşürerek radyotelemetre’nin frekansını değiştirmekte ve sonuçları 

ortaya çıkarmaktadır.149 

2.7.6. Holografik İnterferometri ile Kuvvet Analiz Yöntemi 

Cismin üç boyutlu görüntüsünün lazer ışını ile holografik filmler üzerine 

kaydedilmesini sağlayan optik özellikteki analizdir. Test modellerinde hasara neden 
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olmaz. Cismin genellikle gerçek boyutunda incelendiği, yüzey deformasyonlarının 

nanometre (nm) hassasiyetinde algılanarak kaydedildiği oldukça hassas bir analizdir.149 

2.7.7. Sonlu Elemanlar Analizi (SEA) 

SEA, 1960’lardan bu yana birçok mühendislik ve biomühendislik alanında, 

nümerik analizlerin gerçekleştirilmesinde geniş bir şekilde ve başarıyla kullanılan non-

invaziv bir yöntemdir. Bu yöntem, kompleks yapıların modellenmesinde ve onların 

mekanik özelliklerinin analiz edilmesinde kullanılmaktadır.150 

Karmaşık problemlerin çözümünde kullanılmak üzere mühendislik alanında 

geliştirilen SEA bir simülasyon ve sayısal modelleme yöntemidir. Bu yöntem, kuvvet 

analizi için farklı diş hekimliği alanlarında başarılı bir şekilde kullanılmaktadır.145 Bu 

analiz yöntemi, farklı kuvvetlerin diş ve çevresindeki dokular üzerine olan etkilerinin 

tahmininde kullanılmaktadır.151 Bu analiz sonucunda elde edilen veriler, araştırılacak 

sisteme kuvvet uygulaması sonrasında ilk başta gerçekleşen gerilme ve yer değiştirmeleri 

gösterir. Daha sonra gerçekleşecek etkileri incelemek için zamana bağlı çalışmalar da 

yapılabilmektedir. Bu analizin mantığının daha kolay anlaşılabilmesi ve analiz sonrası 

elde edilen sonuçların incelenebilmesi için birkaç terimin bilinmesinde fayda 

bulunmaktadır.152 

2.7.7.1. SEA’da Kullanılan Biomekanik Terimler 

2.7.7.1.1. Kuvvet 

Cisimlerin şekil, yön ve doğrultuları üzerinde değişikliğe yol açan etkidir. 

Büyüklüğü, süresi, yönü ve tipi olup vektörel özellik taşıyan bir niceliktir. 153 

2.7.7.1.2. Gerilme 

Kuvvet uygulanan bir cismin, uygulanan kuvvete karşı gösterdiği tepki olarak 

tanımlanır ve kuvvetin alana bölünmesiyle elde edilir.153 
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Von Mises Gerilmesi: Deformasyon başlangıcı olarak tanımlanan Von Mises 

gerilmesi sünek malzemeler için kullanılır. Von Mises kriterleri, x, y ve z yönlerindeki 

üç "ana gerilmeyi" eşdeğer bir gerilmeye birleştirmek için bir formülü ifade eder, bu da 

daha sonra incelenen materyalin akma gerilmesi ile karşılaştırılır.4 Üç asal gerilme değeri 

kullanılarak formüle edilmiştir.154 

σ = [ ( (σ1 - σ2)
2 + (σ2 - σ3)

2 + (σ3 - σ1)
2 ) / 2 ] ½ 

2.7.7.1.3. Stres 

Diş hekimliği alanında yapılan stres analizi çalışmalarında genel olarak stres 

birimi için “Megapaskal” (MPa ya da N/mm2) kullanılmaktadır. Stresler; bası gerilmesi 

(compressive stress), çeki gerilmesi (tensile stress) ve kayma gerilmesi (shear stress) 

olmak üzere 3’e ayrılır.153, 155 

2.7.7.1.4. Çeki Gerilmesi 

Bir cisme aynı doğrultuda, birbirinden uzaklaşan fakat zıt yönde iki farklı kuvvet 

uygulandığında cisimde uzama meydana gelmekte olup, bu kuvvetin yarattığı 

deformasyona karşı oluşan tepki “çekme gerilmesi” olarak tanımlanmaktadır.155 

2.7.7.1.5. Bası Gerilmesi 

Bir cisme aynı doğrultuda, birbirine doğru fakat zıt yönde iki farklı kuvvet 

uygulandığında cisimde kısalma meydana gelmekte olup, bu kuvvetin yarattığı baskıya 

karşı oluşan tepki “sıkışma gerilmesi” olarak tanımlanmaktadır.155 

2.7.7.1.6. Kayma Gerilmesi 

Bir cisme birbirine doğru uygulanan paralel iki kuvvetin, cismin bir kısmının diğer 

tarafa doğru kaymasına neden olan stres tipidir.155 
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2.7.7.1.7. Gerinim 

Cisimlerin kuvvet karşısında yaşadığı birim başına olan şekil değişimi olarak 

tanımlanmaktadır. Cismin kuvvet karşısında yaşadığı boyutsal değişimin, cismin orjinal 

boyutuna oranlanması ile elde edilir.153 

2.7.7.1.8. Elastisite (Young’s) Modülü 

Bir cismin üzerindeki yüklerin kaldırılmasıyla, tekrar eski haline dönebilme 

yeteneği “elastisite” olarak tanımlanır. Uygulanan kuvvetin kaldırılmasıyla tekrar ilk 

haline dönen cisimler “elastik cisimler” olarak bilinmektedir. 156 Elastisite modülü, bir 

materyalin göreceli rijiditesini tanımlamaktadır. Bu parametre, gerilmenin gerinime 

oranlanması ile hesaplanmakta olup birimi gigapaskal (GPa)’dır. Bir cismin maruz 

kaldığı stres karşısında, az miktarda gerinime sahip olması onun elastisite modülünün 

daha yüksek olması anlamına gelmekte ve yüksek elastisite modülüne sahip cisimler 

kuvvetler altında daha az deformasyona uğramaktadır.156-158 

2.7.7.1.9. Poisson Oranı 

Bir cisme çekme kuvveti uygulandığında, cisim uzun ve ince bir hale dönüşürken; 

bası (sıkışma) kuvveti uygulandığında, kısa ve kalın bir hale dönüşmektedir. Sonuç 

olarak; kuvvetler karşısında cisimlerde hem lateral hem de aksiyel gerinim 

gerçekleşmektedir. Poisson oranı ise cismin enine deformasyonunun boyuna 

deformasyonuna oranlanması ile elde edilen bir değer olup 0-0,5 arasında 

değişmektedir.158 

2.7.7.1.10. İzotropi ve Anizotropi 

Uygulanan kuvvetler karşısında x, y ve z ekseni yönündeki elastik özellikleri farklı 

olan cisimler anizotropik, birbirine benzeyen cisimler de izotropik olarak kabul 

edilmektedir. İzotropik materyaller, farklı doğrultudaki kuvvetler karşısında aynı 
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elastisite modülüne sahip olurken, anizotropik cisimlerde bu durumun tersi 

gerçekleşmektedir.159 

2.7.7.2. SEA ve Diş Hekimliğinde Kullanımı 

Oral kavite kompleks bir biomekanik sistemdir. Bu kompleks durumlardan dolayı 

oral çevre ile ilgili birçok biomekanik araştırma in-vitro koşullarda 

gerçekleştirilmektedir.160 Deformasyon ve stresler, bir yapıya kuvvet uygulandığında 

meydana gelmektedir. Ancak stresler elastik limit düzeyini aşan miktarda olduklarında, 

yapısal başarısızlıklar oluşmaktadır. Bu noktada bu stresleri direkt olarak ölçmek, 

kompleks yapılarda başarısızlığın neden ve ne zaman başladığını anlayabilmek ve 

stomatognatik sistemin komponentlerinin uzun dönem dayanıklılığını sağlamak kolay 

olmamaktadır.160, 161 Bu nedenle diş hekimliğinde, mühendislik bilimine ait uygulamalar 

ve bilgisayar teknikleri oral biomekaniklerin anlaşılmasında yardımcı unsurlar haline 

gelmektedir.160 Son yıllarda diş hekimliğinde dental yapıların sonlu elemanlar analizinin 

de popüler hale gelmiş olmasıyla, SEA ortodonti, implantoloji, restoratif diş hekimliği, 

endodonti, protetik diş tedavisi gibi birçok alanda yapılan çalışmalarda 

kullanılmaktadır.150, 160 SEA yöntemi 2 ve 3 boyutlu olarak uygulanabilmektedir. Diş 

hekimliği alanında yapılmış 2 boyutlu 162, 163 ve 3 boyutlu164-167 çalışmalar mevcuttur. 2 

boyutlu SEA’nın 3 boyutlu SEA’ya göre bazı dezavantajları mevcuttur. 2 boyutlu 

analizde kompleks dental yapıların modellenmesi ve biyomekanik özelliklerinin 

araştırılmasında limitasyonlar mevcutken, 3 boyutlu analiz bu sorunların üstesinden 

gelmektedir.168, 169 

2.7.7.3. SEA’nın Avantajları 

1. Katı ve sıvı yapılar için lineer ve non-lineer değerlendirme yapılabilir. 

2. Herhangi bir problem daha küçük problemlere ayrılabilir, sorunlar basite 

indirgenebilir. 
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3. Non-invaziv bir tekniktir. 

4. Kolaylıkla pre, intra ve post-operatif aşamalardaki biyolojik durumlar stimüle 

edilebilir ve kesin, güvenilir sonuçlar elde edilebilir. 

5. Statik ve dinamik analizler yapılabilir. 

6. Yapısında değişik malzeme ve geometri özellikleri barındıran cisimler 

kolaylıkla analiz edilebilir. 

7. Zaman tüketimi azdır. 

8. Aşırı enstrümantasyon gerektirmez. 

9. Çalışma; istenildiği zaman defalarca tekrarlanabilir.167, 170-173 

2.7.7.4. SEA’nın Dezavantajları 

1. Yanlış veriler ve yorumlamalar tamamen hatalı sonuçlara yol açabilir. 

2. Çalışmaların doğru olması materyallerin özelliklerinin programa doğru 

aktarılmasına benzer hassasiyetler gerektirir. 

3. İnsan anatomisindeki güçlükler nedeniyle bazı durumlarda modelleme 

aşamasında güçlükler yaşanabilir. 

4. Mine, dentin, periodontal ligament, kortikal ve spongioz kemiğe ait fiziksel 

özellikler daha iyi tanımlanana kadar sonlu elamanlar analizinin etkisi sınırlı 

düzeyde kalacaktır. 

5. Analizin yapılması için gerekli olan bilgisayar, yazılım ücretleri ve sistemlerin 

güncellenme ücretleri fazladır.172-174 
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3. MATERYALVE METOT 

Bu tez çalışmasında; mandibular 36 numaralı diş bölgesine yerleştirilen uzunluğu 

12 mm, çapı 4.1 mm olan tek implantlarda, kemikte üç farklı rezorbsiyon düzeyi (0 mm, 

2 mm, 4 mm) modellenmiştir. Bu her üç model üzerinde, ti-base abutment üzerine 

yerleştirilen lityum disilikat, polieter-eter-keton (PEEK) ve monotilik zirkonya 

materyallerinden üretilen hibrid abutmentlar modellenmiştir. Sonra abutmentlar üzerine 

lityum disilikat implant üstü kronlar modellenmiştir. Bu çalışmada implant, ti-base 

abutment, hibrid abutment, kron, implant çevresindeki kortikal kemik ve trabeküler 

kemikte oluşan en yüksek çekme, basma ve von Mises stresleri miktarlarının ve 

dağılımlarının sonlu elemanlar analizi (SEA) yöntemiyle incelenmesi ve karşılaştırılması 

amaçlanmıştır. 

 

                

               Model 1                                    Model 2                                  Model 3 

Şekil 3.1. Çalışma Modellerinin Görüntüsü 

Çalışmamızın model oluşturma aşamaları Tinus Technologies şirketinde tüm 

analiz aşamaları Erzurum Teknik Üniversitesi Makine Mühendisliği Bölümü ve Atatürk 

Üniversitesi Diş Hekimliği Fakültesi Protetik Diş Tedavisi Anabilim Dalı’nda 

gerçekleştirilmiştir. Çalışmaya gerekli olan etik kurul onayı, Atatürk Üniversitesi Diş 

Hekimliği Fakültesi Etik Kurulu’ndan alınmıştır (EK-1). 
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3.1. Geometrik Modellerin Oluşturulması 

Çalışma için implantların yerleştirileceği mandibulanın, implantların, ti-base 

abutment ve protetik üst yapı materyallerinin geometrik modelleri oluşturulmuştur. 3B 

katı bileşenlerin modellenmesi ve sonlu elemanlar analizleri için AMD Ryzen 9 5950X 

3.70 GHz işlemci, 1 TB NVMe M.2 Harddisk, 64 Gb RAM donanımlı ve Windows 10 

Ultimate Version işletim sistemi olan bilgisayar, SolidWorks (v2019; Solidworks, 

Dassault Systems) 3 boyutlu modelleme yazılımı ve Ansys (Ansys Workbench; Ansys 

Inc., Canonsburg, PA, USA) sonlu elemanlar analizi programı kullanılmıştır. 

3.1.1. Kemik Yapılarının Modellenmesi 

Mandibula kemiğine ait geometrik özelliklerin elde edilebilmesi için mandibula 

posterior bölgesi dişsiz bir hastadan alınan Bilgisayarlı Tomografi görüntüsü 

kullanılmıştır. DICOM verisi olarak alınan bu görüntü 512x512 piksel çözünürlüğe, 402 

kesite ve 0,3 mm’lik kesit kalınlığına sahiptir. DICOM verisinden voksellerin elde 

edilmesi için Mimics (Materialise, Leuven, Belgium) yazılımı kullanılmıştır. 

 

Şekil 3.2. Elde Edilen Tomografi Görüntüsü 
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Mimics yazılımında 3 boyutlu modellerin oluşturulması için ilk olarak dokuların 

X-ışını emilimleri ile ilişkili olan Hounsfiled değerlerinin belirlenmesi gerekir. Mimics 

yazılımında “Draw Profile Line” komutu kullanılarak kemik modellenmesi için gerekli 

olan eşik değerleri(threshold) belirlenmiştir. Belirlenen 500-3550 HU değerleri, 

“Newmask” komutu ile bir maske oluşturulduktan sonra “Threshold” komutu ile 

tanımlanmıştır. Maske üzerindeki düzensizlikler “Edit Masks” komutu ile temizlendikten 

sonra 3B model “Calculate Part” komutu ile 0,2 smooth factor değeri ile elde edilmiştir. 

Oluşturulan bu model üzerinden “Measure” komutu ile kemik geometrik boyutları 

ölçülmüştür. 

Dış yüzeyde ortalama 2 mm kalınlıkta kortikal kemik olarak tanımlanan kemik 

modeli oluşturuldu. Kortikal kemiğin iç kısmını oluşturacak trabeküler kemik modeli 

oluşturuldu ve böylece kemik sistemi elde edilmiş oldu (Şekil 3.3). 

 

             
               Model 1                                    Model 2                                    Model 3 

Şekil 3.3. Kortikal-Trabeküler Kemik Kompleksi 

3.1.2. İmplant ve Protetik Ara Parçaların Modellenmesi 

Çalışmamızda kullanılacak olan implantların tüm modellerde mandibular birinci 

büyük azı bölgesine yerleştirilmesi planlanmıştır. İmplantlar yerleştirilirken mandibular 

kanal elimine edilmiştir. 
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Çalışmamızda; kemik seviyesinde, 4.1 mm çapında ve 12 mm uzunluğunda 

implantlar tercih edilmiştir. Tüm modellerde kullandığımız implantların boyutları 

sabittir. 

 

Şekil 3.4. Çalışma Modellerinde Kullanılan İmplant 

Modellerimizde abutment olarak 4.5 mm çapında ve 0.7 mm diş eti yüksekliği 

seviyesinde ti-base abutment kullanılmıştır. 

 

Şekil 3.5. Ti- Base Abutment 

Çalışmamızda kullanılan implant modelleri, ti-base dayanaklar ve ara parçaların 

hepsi üretici firma tarafından .STL formatında temin edilmiştir. Bu .STL dosyalar 3B katı 

model olarak .SLDPRT dosyası uzantılı kaydedildikten sonra bileşenler montajlanmıştır. 

İlk olarak dental implant-abutment-vida-siman bileşenleri montajlandıktan sonra bu 

bileşenler uygun konumlarda kuron ve kemikler ile montajlamıştır. Kemik ve kuronlar 
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ile diğer bileşenlerin gerçek durumda oluşturulan yüzey yüzeye temaslarını sağlamak için 

Boolean işlemi uygulanmıştır. Bu sayede kuronun iç kısmı siman için ve kemiklerin iç 

kısmı implantlar için tam uyumlu hale getirilmiştir. 

3.1.3. İmplant Destekli Sabit Protezlerin Modellenmesi 

Bu tez çalışmasında 36 numaralı diş eksikliği olan posterior mandibular bölgeye 

implant destekli sabit protezler planlandı. Diş boyutları ve görüntüleri Wheeler Dental 

Anatomy175 atlasından alındı. Bu görüntüler Rhinoceros yazılımında ölçeklendirilip 

modellendi ve anatomik olarak gerçeğe uygun protez modelleri elde edildi. 

Bu tez çalışmasında üç farklı rezorbsiyon düzeyindeki ( 0 mm, 2 mm ve 4 mm) 

implantlara, ti-base abutment üzerine yerleştirilen lityum disilikat, polieter-eter-keton 

(PEEK), monotilik zirkonya materyallerinden üretilen hibrid abutmentler ve lityum 

disilikat materyalinden yapılan implant üstü kronlar kullanılmıştır. 

 

 

Şekil 3.6. Model 1a. 0 mm rezorbsiyon düzeyinde, monolitik zirkon hibrit abutment ve 

kron modeli 
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Şekil 3.7. Model 1b. 0 mm rezorbsiyon düzeyinde, PEEK hibrit abutment ve kron 

modeli 

 

Şekil 3.8. Model 1c. 0 mm rezorbsiyon düzeyinde, lityum disilikat hibrit abutment ve 

kron modeli 

 

 

 

Şekil 3.9. Model 2a. 2 mm rezorbsiyon düzeyinde, monolitik zirkon hibrit abutment ve 

kron modeli 
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Şekil 3.10. Model 2b. 2 mm rezorbsiyon düzeyinde, PEEK hibrit abutment ve kron 

modeli 

 

Şekil 3.11. Model 2c. 2 mm rezorbsiyon düzeyinde, lityum disilikat hibrit abutment ve 

kron modeli 

 

Şekil 3.12. Model 3a. 4 mm rezorbsiyon düzeyinde, monolitik zirkon hibrit abutment ve 

kron modeli 
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Şekil 3.13. Model 3b. 4 mm rezorbsiyon düzeyinde, PEEK hibrit abutment ve kron 

modeli 

 

Şekil 3.14. Model 3c. 4 mm rezorbsiyon düzeyinde, lityum disilikat hibrit abutment ve 

kron modeli 

3.1.4. Simanın Modellenmesi 

Birçok SEA çalışmasında etkisinin çok düşük olması sebebiyle siman kalınlığı ve 

cinsi göz ardı edilmiştir. Bu tez çalışmasında Lee ve ark.176 yaptığı çalışmaya benzer 

şekilde siman aralığı 0,1 mm altında tasarlanmıştır ve dual cure resin siman tercih 

edilmiştir. 

3.2. Sonlu Elemanlar Analizleri 

Çalışma modelleri SolidWorks yazılımında hazırlandıktan sonra montaj dosyası 

.x_t uzantılı olarak parasolid dosya formatında dışarı aktarılmıştır. Bu dosya Ansys 

yazılımının Workbench arayüzünde üzerinde Static Structural yapısal analiz modülüne 
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alktarılmıştır. Burada bir sonraki adımda bileşenlere ait malzeme özelliklerinin 

tanımlanması gerekir. Modelleri oluşturan yapıların her birine tanımlanan malzeme 

mekanik özellikleri (elastiklik modülü ve Poissson oranı) Tablo 3.1’de verilmiştir (Tablo 

3.1.). Tüm malzemeler lineer elastik, homojen ve izotropik olarak tanımlanmıştır. 

Tablo 3.1. Materyallerin Elastisite Modülü ve Poisson Oranları 

 Elastisite Modülü (MPa) Poisson Oranı 

Titanyum177 110000 0.35 

Kortikal Kemik177  13700  0.3 

Trabeküler Kemik177   1370  0.3 

IPS e.max178  95000  0.2 

Peek179   4000 0.37 

Monolitik Zirkonya180 210000  0.3 

Siman (Dual-cure resin)180    6500  0.3 

 

SEA’ nde sonraki adım malzemeler arasındaki kontak durumlarını belirlemektir. 

Benzer çalışmalarda181 da belirtildiği gibi metal malzemeler arasında gerçek modeldeki 

gibi sürtünmeli (frictional) kontak tanımlanırken implant-kemik ve kuron-siman 

temaslarında sabitlenmiş (bonded) kontak tipi kullanılmıştır. 

Tablo 3.2’de ise her bir model için kullanılan kontak tipleri ve sayıları verilmiştir. 

Sürtünmeli kontaklar için sürtünme katsayısı 0,3 ve çözüm formülasyonu için Augmented 

Lagrange yöntemi kullanılmıştır. 
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Tablo 3.2. Tüm Modeller İçin Analizlerde Kullanılan Kontak Sayıları 

Model Bonded Frictional 

Model-1   

A 9 3 

B 9 3 

C 9 3 

Model-2   

A 9 3 

B 9 3 

C 9 3 

Model-3   

A 9 3 

B 9 3 

C 9 3 

 

Sonlu eleman modellerinin elde edilemesi için yapılan meshleme işlemlerinde 10 

düğüme sahip SOLID187 ve SOLID186 tetrahedral elemanlar kullanılmıştır. Bu eleman 

tipi düzensiz model geometrileri uygun ve kuadratik şekil değiştime davranışı sergilediği 

için kullanılmıştır. Ayrıca montajlanan Model-1 için genel mesh yapısının görünümü 

Şekil 3.15’de verilmiştir. 

 

Şekil 3.15. Meshlenmiş Model Görüntüsü 
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3.3. Sınır Şartları 

Mesh yapıları oluşturulan modeller için bir sonraki adımda benzer çalışmalar182, 

183 incelenerek sınır şartları belirlenmiştir. Şekil 3.16’de verilen kemik yüzeyleri fixed 

support ile sabitlenmiştir. 

3.4. Yükleme Koşulları 

Günlük yaşantıda özellikle de çiğneme esnasında dişler üzerine aksiyel ve oblik 

kuvvetler uygulanmaktadır. Benzer sonlu elemanlar analizi çalışmalarına göre dental 

yapılar üzerinde oluşan oblik kuvvetler aksiyel kuvvetlere göre kemik ve implant 

yapılarında daha yüksek stres ve strain değerlerine neden olmaktadır.183-185 Bu yüzden 

çalışmamızda gerçekci sonuçlar elde edebilmek için sadece oblik kuvvet altında 

değerlendirme yapılmıştır. Mandibular sol arka bölgedeki 6 numaralı dişin bukkal 

kasplarına eşit dağılım olacak şekilde 30° açıyla linguobukkal yönde toplam 200N oblik 

kuvvet uygulanmıştır.183, 186, 187 (Şekil 3.16) 

 

 

Şekil 3.16. Sınır Şartları ve Yükleme Koşulları 
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Toplamda 9 adet sonlu elemanlar analizi modeli hazırlanmış ve analiz edilmiştir. 

Modellerde metal parçalar arasında sürtünmeli kontak tanımlandığından analizler 

nonlineer olarak çözülmüştür. Static structural modülü içerisinde üretilen çözümler statik 

sınır şartlarında elde edilmiştir. Tüm modeller için kuvvet yakınsaması ortalama 24 

adımda tamamlanmıştır. (Şekil 3.17) 

 

Şekil 3.17. Model 1a için 25 adımda tamamlanan kuvvet yakınsaması 
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4. BULGULAR 

Çalışmamızda 9 adet farklı modelde, implantın uzun aksına 30º açıyla implant üstü 

protezlerin bukkal tüberküllerine toplamda 200N yükleme yapılarak implantlar, ti-base 

abutment, hibrit abutmentlar ve implant üstü protezler üzerindeki von Mises stres 

değerleri ile kortikal ve trabeküler kemikteki maximum principal strain (çekme) ve 

minimum principal strain (basma) değerleri karşılaştırılmıştır. Elde edilen sonuçlar; ilgili 

bölgelerdeki streslerin yoğun olarak gözlendiği kısımları içeren grafiklerle sunulmuştur. 

Görüntülerin sol taraflarındaki skalalar, renklere göre sayısal olarak stres 

değerlerini göstermektedirler. İmplantlar, ti-base abutmentlar, hibrit abutmentlar ve 

implant üstü protezler üzerindeki von Mises stres değerleri (MPa) skalalarda renklerle 

birbirlerinden ayrılmaktadır. Bu renklere göre von Mises stres değerleri maviden kırmızı 

renge doğru artmaktadır. Kemiklerde ise çekme strain değerleri pozitif değerler olup 

maviden kırmızı renge doğru artmasına karşın basma strain değerleri negatif değerlerdir 

ve mutlak değerleri alınmıştır. Basma streslerinde kırmızı renkler düşük, maviler ise 

yüksek değerleri göstermektedir. 

4.1. İmplantlar Üzerinde Oluşan von Mises Streslerinin İncelenmesi 

İmplantlar üzerinde oluşan en yüksek von Mises stres değerleri Tablo 4.1.’de 

gösterilmiştir. Modeller kendi içlerinde karşılaştırıldığında oluşan en yüksek von Mises 

stres değerlerinde bir farklılık görülmemiştir. Ancak model 1, model 2 ve model 3 

birbirleriyle karşılaştırıldığında en yüksek değer 386 MPa ile model 1’de oluşurken en 

düşük değer 357 MPa ile model 3’te oluşmuştur. 

En yüksek stres değerlerinin implantın boyun bölgesinin bukkal yüzeyinde olduğu 

belirlenmiştir. Stresin implantın boyun bölgesinde yoğunlaştığı ve implantın apeksine 

doğru azaldığı tespit edilmiştir. Ancak rezorbsiyon düzeyi arttıkça stresin dağılımı 
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kortikal kemiğin bulunduğu alana doğru artış göstermiştir. Rezorbsiyon düzeyi arttıkça 

implantlar üzerindeki stresin azaldığı tespit edilmiştir. 

Tablo 4.1. İmplantlar Üzerindeki En Yüksek von Mises Stres Değerleri 

 

 

 

  

 

Şekil 4.1. Model 1a İmplant Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

340

350

360

370

380

390

MODEL 1 MODEL 2 MODEL 3

M
P

a

Model 1 Model 2 Model 3

a 385 364 357

b 386 365 358

c 385 364 357

İMPLANT 

a b c
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Şekil 4.2. Model 1b İmplant Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.3. Model 1c İmplant Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.4. Model 2a İmplant Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 
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Şekil 4.5. Model 2b İmplant Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.6. Model 2c İmplant Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.7. Model 3a İmplant Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 
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Şekil 4.8. Model 3b İmplant Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.9. Model 3c İmplant Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

4.2. Ti-Base Abutmentlerdeki von Mises Stres Değerlerinin Karşılaştırılması 

Ti-base abutmentler üzerinde oluşan en yüksek von Mises stres değerleri Tablo 

4.2.’de gösterilmiştir. Tüm modellerdeki von Mises stres değerlerine bakıldığında 

anlamlı bir fark görülmemiştir. Modellerde oluşan en yüksek von Mises stres değerleri 

karşılaştırıldığında en yüksek değer 409 MPa ile model 2 abutmentinde oluşurken en 

düşük değer 402 MPa ile model 1 abutmentinde oluşmuştur. 
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Tablo 4.2. Ti-base abutmentler Üzerindeki En Yüksek von Mises Stres Değerleri 

 

 

  

Şekil 4.10. Model 1a İmplant Üzerindeki Ti-Base Abutmentlerde Oluşan von Mises 

Stres Değerleri 

 

398

400

402

404

406

408

410

MODEL 1 MODEL 2 MODEL 3

M
P

a

Model 1 Model 2 Model 3

a 403 409 404

b 402 407 404

c 403 409 404

TI-BASE ABUTMENT

a b c
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Şekil 4.11. Model 1b İmplant Üzerindeki Ti-Base Abutmentlerde Oluşan von Mises 

Stres Değerleri 

  

Şekil 4.12. Model 1c İmplant Üzerindeki Ti-Base Abutmentlerde Oluşan von Mises 

Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.13. Model 2a İmplant Üzerindeki Ti-Base Abutmentlerde Oluşan von Mises 

Stres Değerleri 
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Şekil 4.14. Model 2b İmplant Üzerindeki Ti-Base Abutmentlerde Oluşan von Mises 

Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.15. Model 2c İmplant Üzerindeki Ti-Base Abutmentlerde Oluşan von Mises 

Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.16. Model 3a İmplant Üzerindeki Ti-Base Abutmentlerde Oluşan von Mises 

Stres Değerleri 
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Şekil 4.17. Model 3b İmplant Üzerindeki Ti-Base Abutmentlerde Oluşan von Mises 

Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.18. Model 3c İmplant Üzerindeki Ti-Base Abutmentlerde Oluşan von Mises 

Stres Değerleri 

4.3. Hibrit Abutmentlerdeki von Mises Stres Değerlerinin Karşılaştırılması 

Hibrit abutmentler üzerinde oluşan en yüksek von Mises stres değerleri Tablo 

4.3.’de gösterilmiştir. Modeller kendi içlerinde karşılaştırıldığında her modelde oluşan en 

yüksek von Mises stres değeri 168 MPa ile monolitik zirkonyadan yapılan hibrit 

abutmentler üzerinde oluşurken en düşük değer 27 MPa ile PEEK materyalinden yapılan 

hibrit abutmenler üzerinde oluşmuştur. 

En yüksek stres değerleri monolitik zirkonya ve eMax materyallerinden yapılan 

hibrit abutmentlerin ti-base abutmente oturan boyun kısımlarının bukkal tarafının iç 

bölgesinde iken PEEK materyalinden yapılan hibrit abutmentlerin ti-base abutmente 

oturan boyun kısımlarının bukkal tarafının dış bölgesinde olduğu belirlenmiştir. 
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Tablo 4.3. Hibrit abutmentler Üzerindeki En Yüksek von Mises Stres Değerleri 

 

 

  

Şekil 4.19. Model 1a Hibrit Abutmentlerde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.20. Model 1b Hibrit Abutmentlerde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

0

50

100

150

200

MODEL 1 MODEL 2 MODEL 3

M
P

a

Model 1 Model 2 Model 3

a 168 168 168

b 27.6 27.8 27.9

c 137 137 136

HİBRİT ABUTMENT

a b c
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Şekil 4.21. Model 1c Hibrit Abutmentlerde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.22. Model 2a Hibrit Abutmentlerde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.23. Model 2b Hibrit Abutmentlerde Oluşan von Mises Stres Değerleri 
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Şekil 4.24. Model 2c Hibrit Abutmentlerde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.25. Model 3a Hibrit Abutmentlerde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.26. Model 3b Hibrit Abutmentlerde Oluşan von Mises Stres Değerleri 
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Şekil 4.27. Model 3c Hibrit Abutmentlerde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

4.4.  İmplant Üstü Kronlar Arasındaki von Mises Stres Değerlerinin       

Karşılaştırılması 

Kronlar üzerinde oluşan en yüksek von Mises stres değerleri Tablo 4.4.’te 

gösterilmiştir. En yüksek von Mises stres değerleri PEEK materyalinde yapılan hibrit 

abutment kullanılan kronlarda görünmüştür. Ancak tüm modellerde oluşan stres değerleri 

birbirlerine oldukça yakındır. 

Tablo 4.4. Kronlar Üzerindeki En Yüksek von Mises Stres Değerleri 

 

 

42

44

46

48

50

52

MODEL 1 MODEL 2 MODEL 3

M
P

a

Model 1 Model 2 Model 3

a 46.7 46.6 46.6

b 51 50.9 50.9

c 46.4 46.3 46.3

KRON

a b c
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Şekil 4.28. Model 1a Kron Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.29. Model 1b Kron Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.30. Model 1c Kron Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 
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Şekil 4.31. Model 2a Kron Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.32. Model 2b Kron Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.33. Model 2c Kron Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 
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Şekil 4.34. Model 3a Kron Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.35. Model 3b Kron Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

 

  

Şekil 4.36. Model 3c Kron Üzerinde Oluşan von Mises Stres Değerleri 

4.5.  Kortikal ve Trabeküler Kemikte Oluşan Maximum Principal Elastic 

Strain Değerlerinin Karşılaştırılması 

İmplant üstü protezlere uygulanan oblik kuvvetler sonucu kortikal ve trabeküler 

kemikte oluşan çekme değerleri Tablo 4.5.’te gösterilmiştir. Fonksiyonel kuvvetler 
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uygulandıktan sonra modelde oluşan stres değerleri incelenirken maksimum principal 

strain değerleri dikkate alınmıştır. Maximum principal strain değerleri pozitif değerler 

olup renk olarak maviden kırmızıya doğru gittikçe strain değerinin arttığını 

göstermektedir. 

Tablo 4.5. Kortikal ve Trabeküler Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 

 

Kortikal kemikte oluşan maximum principal strain değerleri karşılaştırıldığında 

modellerin kendi içlerinde bir farklılık görünmezken, modeller arasında en yüksek 

değerin model 3’te en düşük değerin ise model 1’de oluştuğu gözlenmiştir. Model 3’te 

kortikal kemik  üzerinde oluşan en yüksek çekme strain değerleri model 1’de oluşan en 

yüksek değerlerden % 435 daha fazla olduğu tespit edilmiştir. İkinci en yüksek değer ise 

model 2’de tespit edilmiştir. Bu değer de model 1’de oluşan strain değerinden % 56 daha 

fazladır. 

Model 1’de kortikal kemikte oluşan en yüksek elastik strain değerlerinin hepsinin 

bukkal yöndeki implant kemik birleşim alanlarında oluştuğu tespit edilmiştir. 
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Şekil 4.37. Model 1a Kortikal Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.38. Model 1b Kortikal Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.39. Model 1c Kortikal Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 
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Şekil 4.40. Model 2a Kortikal Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 

 

Şekil 4.41. Model 2b Kortikal Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.42. Model 2c Kortikal Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 
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Şekil 4.43. Model 3a Kortikal Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.44. Model 3b Kortikal Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.45. Model 3c Kortikal Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 
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Trabeküler kemikte oluşan maximum principal strain değerleri karşılaştırıldığında 

modellerin kendi içlerinde bir farklılık görünmezken, modeller arasında en yüksek 

değerin model 3’te en düşük değerin ise model 1’de oluştuğu gözlenmiştir. Model 3’te 

trabeküler kemik  üzerinde oluşan en yüksek çekme strain değerleri model 1’de oluşan en 

yüksek değerlerden % 105 daha fazla olduğu tespit edilmiştir. İkinci en yüksek değer ise 

model 2’de tespit edilmiştir. Bu değer de model 1’de oluşan strain değerinden % 56 daha 

fazladır. 

 

Şekil 4.46. Model 1a Trabeküler Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.47. Model 1b Trabeküler Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 
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Şekil 4.48. Model 1c Trabeküler Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 

 

Şekil 4.49. Model 2a Trabeküler Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.50. Model 2b Trabeküler Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 
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Şekil 4.51. Model 2c Trabeküler Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.52. Model 3a Trabeküler Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.53. Model 3b Trabeküler Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 
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Şekil 4.54. Model 3c Trabeküler Kemikte Oluşan Maximum Principal Strain Değerleri 

4.6. Kortikal ve Trabeküler Kemikte Oluşan Minimum Principal Elastic 

Strain Değerlerinin Karşılaştırılması 

İmplant üstü protezlere uygulanan oblik kuvvetler sonucu kortikal ve trabeküler 

kemikte oluşan basma değerleri Tablo 4.6.’da gösterilmiştir. Fonksiyonel kuvvetler 

uygulandıktan sonra modelde oluşan stres değerleri incelenirken minimum principal 

strain değerleri dikkate alınmıştır. Minimum principal strain değerleri negatif değerler 

olup mutlak değerleri alınmıştır ve renk olarak kırmızıdan maviye doğru gittikçe strain 

değerinin arttığını göstermektedir. 
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Tablo 4.6. Kortikal ve Trabeküler Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 

 

Kortikal kemikte oluşan minimum principal strain değerleri karşılaştırıldığında 

modellerin kendi içlerinde bir farklılık görünmezken, modeller arasında en yüksek 

değerin model 3’te en düşük değerin ise model 1’de oluştuğu gözlenmiştir. Model 3’te 

kortikal kemik  üzerinde oluşan en yüksek basma strain değerleri model 1’de oluşan en 

yüksek değerlerden % 102 daha fazla olduğu tespit edilmiştir. İkinci en yüksek değer ise 

model 2’de tespit edilmiştir. Bu değer de model 1’de oluşan strain değerinden % 15 daha 

fazladır. 

 

Şekil 4.55. Model 1a Kortikal Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 
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Şekil 4.56. Model 1b Kortikal Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.57. Model 1c Kortikal Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.58. Model 2a Kortikal Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 
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Şekil 4.59. Model 2b Kortikal Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.60. Model 2c Kortikal Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.61. Model 3a Kortikal Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 
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Şekil 4.62. Model 3b Kortikal Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.63. Model 3c Kortikal Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 

Trabeküler kemikte oluşan minimum principal strain değerleri karşılaştırıldığında 

modellerin kendi içlerinde bir farklılık görünmezken, modeller arasında en yüksek 

değerin model 3’te en düşük değerin ise model 1’de oluştuğu gözlenmiştir. Model 3’te 

kortikal kemik  üzerinde oluşan en yüksek basma strain değerleri model 1’de oluşan en 

yüksek değerlerden % 87 daha fazla olduğu tespit edilmiştir. İkinci en yüksek değer ise 

model 2’de tespit edilmiştir. Bu değer de model 1’de oluşan strain değerinden % 42 daha 

fazladır. 
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Şekil 4.64. Model 1a Trabeküler Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.65. Model 1b Trabeküler Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.66. Model 1c Trabeküler Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 
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Şekil 4.67. Model 2a Trabeküler Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.68. Model 2b Trabeküler Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.69. Model 2c Trabeküler Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 
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Şekil 4.70. Model 3a Trabeküler Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.71. Model 3b Trabeküler Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 

 

 

Şekil 4.72. Model 3c Trabeküler Kemikte Oluşan Minimum Principal Strain Değerleri 
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Tablo 4.7.’de tüm modellerde oluşan von Mises stres değerleri ve maximum ve 

minimum principal strain değerleri gösterilmiştir. 

Tablo 4.7. Tüm Modellerde Oluşan Stres ve Strain Değerleri 

 
a = Monolitik Zirkonya Hibrit Abutment       b = PEEK Hibrit Abutment       c = Lityum Disilikat Hibrit Abutment 

Model 1: 0 mm rezorpsiyon         Model 2: 2 mm rezorpsiyon            Model 3: 4 mm rezorpsiyon 

 

 

 

 

 

  



90 

5.TARTIŞMA 

Bu tez çalışmasında mandibula posterior bölgede farklı rezorbsiyon düzeyleri ve 

farklı hibrit abutment materyallerinden oluşan 9 farklı model oluşturulmuştur. Bu 9 farklı 

modelin karşılaştırılmasında implantlar, ti-base abutmentlar, hibrit abutmentlar ve 

protezler üzerindeki stres dağılımları ve değerleri, kortikal ve trabeküler kemikler 

üzerindeki maximum ve minimum principal strain değerleri incelenmiştir. Sonuçlara göre 

farklı hibrit abutment materyalleri karşılaştırıldığında hibrit abutmentlarda oluşan en 

yüksek von Mises stres değerleri monolitik zirkonya kullanılan modelde, en düşük von 

Mises stres değerleri PEEK hibrit abutment materyalinin kullanıldığı modelde 

görülmüştür. Ancak farklı hibrit abutment materyallerinin kullanılması implant 

sistemindeki von Mises stres değerlerinde ve kortikal ve trabeküler kemikte oluşan 

maximum ve minimum principal strain değerlerinde bir değişiklik yaratmamıştır. Bu 

sonuçlara göre elastisite modülü düşük olan PEEK materyalinin kullanılması hibrit 

abutment üzerindeki stresi azaltırken, implant ve periferal kemikte stres ve strain 

dağılımlarını değiştirmediği için 1. hipotezimiz kısmen kabul edilmiştir. Rezorpsiyon 

miktarı arttıkça implant çevresi kemikteki principal strain değerlerinin arttığı ancak 

implant üzerindeki von Mises streslerinin azaldığı görülmüştür. Bu sonuçlara göre 2. 

hipotezimiz kısmen kabul edilmiştir. 

Mandibula arka bölgedeki diş eksiklikleri genellikle sabit restorasyonlar ile 

rehabilite edilmektedir. Dental implantlar, hastaların fonksiyonel ve estetik 

beklentilerinin artmasıyla tedavi seçeneklerinde önemli bir yer almaktadır. Yapılan 

çalışmalar hem tek diş eksikliği188, 189, hem de kısmı dişsizliklerde implant tedavilerinin 

başarılı olduğunu göstermiştir.190, 191 

Çiğneme kuvvetleri çene kemiği içerisindeki implantlarda ve implant üstü 

protezlerde istenmeyen streslere neden olabilir ve bu da özellikle implantlarda 
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osseointegrasyonu bozarak implantların nihai başarısızlığına  neden olabilir. Sonlu 

elemanlar analizi yardımıyla implant yapısı ve çevre kemik dokusunda oluşan stres ve 

strain değerlerinin doğru analiz edilebilmesi için gerçekçi çiğneme kuvvetlerinin şiddetini 

ve bu kuvvetlerin yönlerini belirlemek gerekmektedir.185 

İmplant biyomekaniğinin değerlendirildiği SEA çalışmalarında, oblik kuvvetlerin, 

implantın boyun bölgesindeki kortikal kemikte yüksek stres birikimleri oluşturduğu 

belirtilmiştir.192 Papavasiliou ve ark.193 tek diş implantları değerlendirdikleri 

çalışmalarında, stres birikiminin implantın bukkal kortikal kemiğinde yoğunlaştığı 

sonucuna varmıştır. Quirynen ve ark.99 periimplanter dokuları inceledikleri klinik 

araştırmalarında, implant üzerine gelen aşırı yüklerin marjinal kemik kaybı oluşturduğu 

sonucuna varmıştır. Meyer ve ark.194’nın yaptıkları SEA çalışmasında da implant üzerine 

gelen yük artışının kemik yıkımına sebep olacağı bildirilmiştir. 

İmplantların doğal dişler gibi oblik kuvvetlere maruz kaldığı göz önüne alınması 

gereken bir parametredir.6 Araştırmalarda, oblik kuvvetlerin vertikal kuvvetlere oranla 

daha çok gerilim yarattığı görülmektedir.195-197 Oblik kuvvetler, vertikal ve horizontal 

kuvvet bileşenlerini de içerir. Bu nedenle vertikal kuvvetlere nazaran stres birikimleri 

daha belirgin biçimde ortaya çıkmaktadır. Bu da oblik kuvvetler uygulandığında 

gerçekliği yansıtan sonuçlar elde edilebileceğinin göstergesidir.198, 199 Bu tez 

çalışmasında, kuvvetlerin lateral hareketlerde, alt çenede fonksiyonel tüberküllerin 

lingual eğimlerine gelmesi baz alınarak temas noktaları bu noktalar seçilmiş ve 200 N 

oblik kuvvet uygulanmıştır. Uygulanan kuvvetlerin eğiklik derecesi oblik kuvvetleri en 

iyi şekilde aktardığı düşünülerek yapılan çalışmalardan örnek alınmış ve 30° 

linguobukkal olarak belirlenmiştir.200-203 Dokuz farklı modelde de kuvvetler aynı 

noktalardan uygulanmıştır, böylece uygulanan kuvvetlerin, protetik üst yapıda 

dağılımlarının eşit şartlarda olması sağlanmıştır. 
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Abutment basamak tasarımı bu tez çalışması için yuvarlatılmış shoulder basamak 

tipi olarak seçilmiştir. Miura ve ark.204 2018’de yaptıkları monolitik zirkonya 

restorasyonlardaki basamak çeşitleri araştırmalarında yuvarlatılmış shoulder basamağın 

abutment materyalinden bağımsız olarak daha düşük maksimum asal gerilme değerleri 

oluşturduğunu ve stresi en aza indirmek için bu basamak tipinin uygun bir geometriye 

sahip olduğunu belirtmişlerdir. 

Marjinal adaptasyon, restorasyon marjininde prepare edilen diş ile restorasyon iç 

duvarı arasındaki dik mesafenin ölçülmesiyle belirlenir.205 İnternal adaptasyon ise 

restorasyon iç duvarından prepare edilen yapının aksiyel duvarı arasındaki dik mesafe 

olarak tanımlanır.205 Yuvarlatılmış shoulder ve chamfer basamak tipleri çeşitli seramik 

sistem üreticileri tarafından önerilmektedir. Ancak Yu ve ark.206 2019’da yaptıkları 

derleme ve meta-analizde chamfer basamak bitimli seramik restorasyonların shoulder 

bitimlilerden daha geniş marjinal boşluklara sahip olduklarını belirtmiştir. Bu 

sonuçlardan dolayı; bu çalışmada, restorasyon marjininde yuvarlatılmış shoulder bitim 

tercih edilmiştir. Tam seramik kuronlar için önerilen bitiş çizgisi (basamak) derinlikleri 

0.5 ila 1.0 mm arasında değişmektedir.207, 208 Bu çalışmadaki abutmentlerin basamak 

derinlikleri 0.5 mm olarak tasarlanmıştır. 

Sünek malzemelerde asal gerilme streslerinden ziyade von Mises stresleri daha 

önemlidir. Akma (yield) dayanımı aşıldığında materyal elastik özelliğini kaybetmektedir 

ve bu durum akma dayanımı terimini von Mises stres değerleri için önemli kılmaktadır.209 

Chelland ve ark.210 oklüzal yüklerin ideal koşullarda metalde yorgunluğa sebep 

olmadığını belirtmişlerdir. Grade 4 titanyum materyalinin dayanım noktası 485 MPa iken 

grade 5 titanyum materyalinin dayanım noktası 729-817 MPa arasında değişmektedir.211 

Bu tez çalışmasında kullanılan normal implant dışındaki bütün titanyum içerikli yapılar 

grade 5 titanyumdur ve bulunan stres değerlerinden hiçbiri belirtilen akma dayanım 
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değerlerini geçmemiştir. Bu sebeple, bu çalışmadaki en yüksek von Mises stresleri göz 

önünde bulundurulduğunda implant ve abutment yapılarında herhangi bir hasar söz 

konusu değildir. 

Korkmaz ve Kul262, yaptıkları sonlu eleman analizi çalışmasında, titanyum 

abutment, zirkonya abutment ve ti-base abutmentları karşılaştırmışlardır.  Ve yaptıkları 

çalışmanın sonuçlarına göre ti-base abutment modellerinde diğer tasarımlara göre daha 

düşük gerilme ve gerinim değerleri elde edilmiştir. Dikey yüklemede, ti-base abutmentli 

implant bileşenleri üzerindeki  stres ve bu stresin dental implantı çevreleyen kortikal ve 

trabeküler kemiğe aktardığı strain, titanyum ve zirkonyum abutment kullanılan 

modellerden daha düşüktü. 

Lityum disilikat hem estetik hem de adeziv bakış açısından avantajlar sunar. Ek 

olarak, mükemmel mekanik özelliklerinden dolayı vidalı implant üstü kronların 

üretiminde genellikle zirkonya tercih edilse de, posterior alanlar için güvenilir bir tedavi 

seçeneği gibi görünmektedir.263 

Holmgren ve ark.174’nın yaptıkları sonlu eleman analizi çalışması sonucunda, 

morfolojik sınırlar içerisinde, en geniş çaplı implant kullanıldığında, bu implantı 

çevreleyen kortikal kemikte en düşük stres seviyeleri elde edileceğini savunmuşlardır. Bu 

yüzden bu tez çalışmasında geniş çaplı implantlar kullanılmıştır. 

Rahimi ve ark.212 yaptıkları sonlu eleman analizi çalışmasında, boyun kısmında 

yiv olan ve boyun kısmı yivsiz olan implantları karşılaştırmışlardır. Boyun kısmı yivli 

olan implantlarda, kortikal kemikteki maksimum strain değerlerinde %3 oranında artış 

tespit etmişlerdir. İmplantın kortikal kemikteki ankrajının artmasının, spongioz kemikteki 

strain değerlerinin düşük oranda kalmasını sağladığını belirtmişlerdir. Bu çalışmada 

kullanılan implantların da boyun kısmında yivler mevcuttur. Bu durum, kortikal kemikte 
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elde edilen yüksek strain değerlerine karşın spongioz kemikte daha düşük strain seviyeleri 

oluşmasını sağlamıştır. 

İmplant çevresindeki marjinal kemik kayıpları implantların uzun dönem 

başarılarını belirleyen bir parametredir.213 Yoon ve ark.214 yaptıkları çalışmanın 

sonuçlarına göre kemik kaybı arttıkça implant-abutment bağlantısında streslerin arttığını 

bildirmişlerdir.  

Kortikal kemiğin varlığı ve kalınlığı sonlu eleman analizlerinin sonuçlarını 

etkileyecek önemli özelliklerdendir.215 İmplant tedavisinin değerlendirildiği uzun süreli 

çalışmalarda, implant çevresindeki marjinal kemik seviyesi değişimleri sıklıkla incelenen 

bir değişkendir.216 

Clelland ve ark.217 yaptıkları sonlu eleman analizi çalışmasında; maksilladaki 

kemik miktarının ve yapısının stres dağılımı üzerine etkisini incelemişlerdir. Kortikal 

kemik kalınlığının 1,5 mm’den 3 mm’ye artması ile kortikal kemikteki maksimum 

gerilme değerlerinin % 50 oranında azaldığını tespit etmişlerdir. 

Bu tez çalışmasında, Qian ve ark.218'nın bulgularına uygun olarak, kademeli 

krestal kemik rezorpsiyonunun modellenmesi, klinik durumun simüle edilmesi ve 

kron/implant oranının değiştirilmesi, kemikteki stres seviyesini arttırdı. 

Jafarian ve ark.219 yaptıkları çalışmanın sonuçlarına göre ilk birkaç milimetrelik 

rezorbsiyonun stres artışına etkisinin önemsiz olduğu söylenmiştir. Ancak kemik 

rezorpsiyonunun daha fazla artmasıyla kron/implant oranı değişecek ve stres seviyesinde 

belirgin bir artış olacağı gösterilmiştir. 

İmplantın uzun ekseni dışındaki kuvvetlerde klinik kron boyu dikey kaldıraç etkisi 

gösterir ve kemik-implant ara yüzeyinde oluşan stresi artırır. Bu nedenle artmış klinik 

kron yüksekliği, implantın etrafındaki krestal kemiğe giden kuvvetleri ve buna bağlı 

olarak kemik kaybı riskini de artırabilir.220 Kemik rezorbsiyonuna bağlı olarak kron 
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yüksekliğinde artış meydana gelirken kemik seviyesinde ise azalma gözlenir. Rezopsiyon 

miktarının artması klinik kron/implant oranının da artmasına sebep olmaktadır. 

Çalışmalarda anatomik kron/implant oranı ve klinik kron/implant oranı olarak iki farklı 

orandan bahsedilmektedir.221-224 Anatomik kron/implant oranında fulkrum, implant 

boyun bölgesi ve abutment-kron kompleksi ara yüzündedir. Klinik kron/implant oranında 

ise fulkrum, en koronaldeki kortikal kemik seviyesi ile implant birleşimindedir.225 

İmplant-kron kompleksinin implant-kemik kompleksinden daha sert olması, klinik 

kron/implant oranının biyomekanik olarak protetik komplikasyonlar açısından daha 

gerçekçi sonuçlar sunabileceğini gösterir.226, 227 Bu çalışmada da kemik-implant 

kompleksinin biyomekanik parametrelerin değerlendirilmesinde gerçeğe daha uygun 

olduğu düşünülmüştür ve kron yüksekliği, kortikal kemiğin marjinal kısmı ile protezin en 

koronal bölgesi olarak belirlenmiştir. 

Nissan ve ark.228 splintlenmiş implant destekli restorasyonların, farklı kron 

yüksekliği ve farklı kron/implant oranlarında fotoelastik stres analizi yöntemi ile stres 

dağılımına etkisini incelemiş; kron yüksekliğinin 15 mm ve üstü olduğu durumlarda 

implantları splintlemenin protez başarısızlığını engellemediğini, kron yüksekliğinin 15 

mm veya daha büyük olduğu durumlarda kemik augmentasyonunun gerekliliğini 

savunmuşlardır. Verri ve ark.195, SEA çalışmasında değişik kron yüksekliklerinde tek üye 

implant destekli protezlerde vertikal ve oblik yüklerin stres dağılımlarına etkisini 

incelemişlerdir. Vertikal yüklemede tüm modellerde benzer stres değerlerine 

rastlanırken, oblik yüklemede artan stres değerlerinin kron yüksekliğindeki artışla 

korelasyon gösterdiği bulunmuştur. Kaleli ve Ural196 iki farklı kron yüksekliğinde 

simante ve vidalı implant destekli restorasyonların vertikal ve oblik yüklemeler altında 

biyomekanik davranışlarını sonlu elamanlar analizi ile incelemiş, kron yüksekliğindeki 

artışın oblik yükler altında daha yüksek stres değerleri gösterdiğini bildirmişlerdir. Kron 
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yüksekliğinin atması kron/implant oranını değiştirmektedir ve implantların üzerindeki 

mekanik yükü artırabilmektedir.228, 229 de Moraes ve ark.230, kron/implant oranın stres 

dağılımı üzerindeki etkilerini inceledikleri çalışmalarında, kron yüksekliğindeki artışın 

oblik yükleme altında implant-kemik ara yüzünde stres artışına neden olduğunu 

bildirmişlerdir. Bu tez çalışmasında, üç farklı rezorpsiyon düzeyi dolayısıyla üç farklı 

klinik kron/implant oranı incelenmiş ve benzer sonuçlar elde edilmiştir. Klinik 

kron/implant oranının artması oblik kuvvet altında tüm modellerde stres değerlerini 

artırmıştır. 

Marjinal kemik seviyesi, dental implant tedavilerinde uzun süreli başarının temel 

bir kriteridir ve bu kemik seviyesinin pozisyonu; cerrahi travma231, proteze bağlı 

sebepler232, implant tasarımı233, kemik dokusu234, hasta alışkanlıkları235, implant-

abutment bağlantısı236 ve hastaların genel sağlığı237 ile ilgili çok sayıda değişkenden 

etkilenir. 

Korioth ve Johann238, kullanılan üst yapı materyalinin elastisite modülü düştükçe 

implant ve abutment birleşimindeki stres değerlerini artırdığını belirtmişlerdir. Chen ve 

ark.239 ise rezin nano seramik ve lityum disilikatın kırılma dayanıklılıklarını 

karşılaştırdıkları çalışmada kumlanmış rezin nano seramik ve lityum disilikat örnekler 

arasında anlamlı fark bulunmadığını belirtmişlerdir. 

Lityum disilikatlar tek kronların rehabilitasyonunda uygun bir tedavi 

alternatifidir.240 Kim ve ark.241 monolitik lityum disilikat kronların posterior implant 

destekli restorasyonlarda iyi bir seçenek olduğunu çünkü kırılma dayanımlarının ortalama 

okluzal kuvvetten yüksek olduğunu belirtmişlerdir. Bindl ve ark.242 seramik CAD-CAM 

materyallerini kıyasladıkları bir çalışmada lityum disilkatın kırılma dayanımının lösit ve 

feldspatik porselenden daha yüksek olduğunu açıklamışlardır. 
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İmplant üstü protetik restorasyonlarda kullanılan malzemeler okluzal yükleri 

doğrudan implant ve kemiğe iletmektedir. Protezlerde hangi materyalin tercih edilmesi 

gerektiği hala bir tartışma konusudur. Literatüre bakıldığında materyal seçiminin 

implantın başarısına net bir katkısı olmadığını belirten çalışmalar olduğu gibi yüksek 

rijiditeli materyallerin seçiminde implant başarısının artacağını belirten çalışmalar da 

mevcuttur.5, 6, 10 Aynı geometriye sahip iki materyalden rijit olanın kemik ve implant ara 

yüzünde daha az rijit olan materyallere oranla daha düşük stres yarattığı gözlenmiştir.6  

Bu SEA çalışmasında, kullanılan hibrit abutmentlarda farklı materyaller 

kullanılması ile, kemik-implant ara yüzünde stres değişimi kaydedilmemiştir. 

Beuer ve ark.243 monolitik zirkonya restorasyonların karşıt doğal dişi aşındırma 

değerleri ve kırılma dirençlerini incelemiştir. Çalışma sonunda sadece mekanik cila 

yapılan monolitik restorasyonların en az aşındığı ve karşıt doğal dişi en fazla aşındırdığı 

bulunmuştur. Glaze işlemine tabi tutulmuş monolitik zirkonya restorasyonların tabakalı 

zirkonya restorasyonlara göre daha yüksek kırılma dayanımı gösterdiklerini bulmuşlardır. 

Gunge ve ark.244 yaptıkları çalışmada monolitik zirkonya kullanılarak üretilen 

restorasyonların başarı oranı 3 yıl sonunda %91.5 olarak bulunmuştur. Nakamura ve 

ark.245 yaptığı çalışmada monolitik zirkonya restorasyonların dayanımları incelendiği 

çalışmasında düşük ısı bozunması gibi dezavantajlara rağmen posterior bölgede bile 

yeterli kırılma dayanımı gösterdiğini belirtmiştir. 

Tam zirkonya dayanak kullanılan durumlarda implant ile dayanak parçasının 

birleşim yerinde zirkonyanın sertliğinden dolayı aşınmalar gerçekleşmektedir. Bu 

aşınmayı engellemek amacıyla zirkonya dayanağın implant ile birleşim yeri titanyumdan 

üretilmiştir. Firmadan firmaya değişmekle birlikte genellikle bu parça “Ti-base” olarak 

isimlendirilmektedir.246 Truninger ve ark.247 yaptığı çalışmada tek parça ve hibrit 

zirkonya dayanakların eğilme dayanımlarını incelediklerinde, hibrit zirkonya 



98 

dayanaklarda metalik desteğin sistemin stabilitesine olumlu katkı sağladığını 

bildirmişlerdir. Chun ve ark.248 bir çalışmalarında hibrit zirkonya dayanakların posterior 

bölgede kullanılabilecek kadar kırılma dayanımı gösterdiğini belirtmiştir. 

Elsayed ve ark.125 çalışmalarında lityum disilikat ile güçlendirilmiş cam seramik 

dayanaklar ve zirkonya hibrit abutmentların yorma işlemi sonrasında kırma dayanımlarını 

karşılaştırmıştır. Buna göre lityum disilikat ile güçlendirilmiş cam seramik abutmentlar 

ve hibrit zirkonya abutmentlar dinamik yüklemeler altında yeterli dayanıklılığı 

göstermiştir. 

Yapılan başka bir çalışmada hastanın üst çenesine yerleştirilen implantların üst 

yapısı PEEK alt yapı ile hibrit protez olacak şekilde üretilmiştir. Üretilen bu protezin 12 

aylık takibinde PEEK hibrit abutmentlarda herhangi bir komplikasyon görülmemiştir.249 

Kaleli ve ark.250 yaptığı çalışmada lityum disilikat ile güçlendirilmiş cam seramik 

hibrit abutment, zirkonya hibrit, PEEK hibrit abutment ve polimer emdirilmiş seramik 

abutmentların stres birikim noktalarını incelemiştir. Vertikal ve oblik yükler altında, 

PEEK hibrit abutmentlara yapıştırılmış ti-base abutmentların, zirkonya hibrit 

abutmentlara yapıştırılmış ti-base abutmentlara göre daha yüksek von Mises stres 

değerleriyle karşılaşılmasına sebep olduğu görülmüştür. PEEK hibrit abutmentların 

yapılarının içlerinde stres değerlerinin daha düşük değerlerde olduğu tespit edilmiş fakat 

restoratif kron üzerinde daha büyük stres değerleri oluşturmuşlardır. Yapılan bu tez 

çalışmasında da benzer sonuçlar alınmıştır. 

Kemikler açısından değerlendirme yapıldığında canlı ve kişiye özel yapılar 

oldukları için implant, abutment ve protetik restorasyonlar gibi net değerler vererek 

başarılı veya başarısız şeklinde yorum yapmak güçleşmektedir. Kortikal ve trabeküler 

kemiklerde oluşabilecek hasarları değerlendirmek için von Mises streslerinden ziyade 

maximum ve minimum principal strain değerlerini incelemek daha doğru olacaktır.251 
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Benzer çalışmalarda olduğu gibi bu tez çalışmasında da implantı çevreleyen kemik 

üzerinde strain analizi yapılmış ve belirli noktalardaki maksimum veya minimum 

principal strain değerleri karşılaştırılmıştır.176, 251-254 Birçok kaynakta mekanostat 

teorisine göre kemikte oluşan 4000 µɛ ve üstü strain değelerinin ossteointegrasyon 

bağlarının kopmaya başlama değeri olduğu belirtilmiştir.255, 256 Kemikte kırık 

oluşturabilecek strain değeri ise ortalama 25000µɛ olarak hesaplanmıştır.251, 255 Ayrıca 

kemikler yapısal olarak bası kuvvetlerine karşı (minimum principal strain) çeki 

kuvvetlerinden (maximum principal strain) daha dayanıklıdırlar.257, 258 Katzenberger ve 

ark.259 insan kaburgası kortikal kemiği üzerinde yaptıkları çalışmada, cinsiyet, yaş ve 

farklı yükleme koşullarının kortikal kemiğin çekme değerleri üzerindeki etkisini 

incelemişler ve özellikle farklı yaş gruplarında anlamlı farklar ortaya çıktığını tespit 

etmişlerdir. Ayrıca günlük yaklaşık 9 dakika oklüzal kuvvet uygulandığından, gerçek 

klinik koşullarda kemik kaybı risk bölgesindeki alanın ne kadar etkileneceği de 

belirsizdir.260 

Sonlu elemanlar analizi (SEA), biyolojik araştırmalarda biyomekanik analizler 

için, karmaşık yapıları modellemek ve mekanik özelliklerini analiz etmek için kullanılan 

bir yöntemdir. SEA, biyomekaniği ve mekanik kuvvetlerin biyolojik sistemler üzerindeki 

etkisini incelemek için invaziv olmayan mükemmel bir araç olarak geniş çapta kabul 

görmüştür.150 Üst üste binen yapıların görselleştirilmesini ve anatomik kraniyofasiyal 

yapıların malzeme özelliklerinin belirlenmesini sağlar.32 Teorik olarak ölçülebilen stres 

noktaları atayabileceğinden, uygulanan bir kuvvetin konumunu, büyüklüğünü ve yönünü 

belirlemeye de olanak tanır.33 Ayrıca, analiz edilen malzemelerin fiziksel özelliklerini 

etkilemediği için kolaylıkla tekrarlanabilir.33, 34 Ancak SEA’nın bazı sınırlandırmaları da 

bulunmaktadır. Klinik durumun tamamen kopyalanamayacağı bilgisayarlı bir in vitro 

çalışmadır. Gerilme analizi genellikle statik yükleme altında yapılır ve gerçekte böyle 
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olmasa da malzemelerin mekanik özellikleri izotropik ve lineer elastik olarak ayarlanır. 

Bu nedenle, sonuçlar yalnızca niteliksel olarak kabul edilebilir.150 Ayrıca çalışma 

modellerinde kemik ve implant arasındaki ossosseointegrasyonun %100 olarak 

gerçekleştiği kabul edilmiştir ancak klinik şartlarda bunun mümkün olmadığı 

bilinmektedir. 

SEA yönteminde güvenilir sonuçlar elde edilmesinde diğer önemli bir konu ise 

eleman ve düğüm sayısı olmaktadır. Ayrıntılı modellerin oluşturulması ve eleman ve 

düğüm sayısının fazla olması analiz sonuçlarından elde edilecek değerlerin gerçek  

sonuçlara yakın olmasını sağlamaktadır. SEA yönteminde sonuçların daha güvenilir 

olarak elde edilebilmesi için eleman ve düğüm sayılarının en az 30.000-200.000 arasında 

ve eleman boyutlarının 150- 300 µm olması gerekmektedir ve 300 µm’den büyük 

boyutlardaki elemanların yanıltıcı sonuçlar vereceği bildirilmiştir. Eleman boyutunun 

azalmasıyla, eleman sayısı artmaktadır bu yüzden modellerin analiz süreleri 

uzamaktadır.261 Bu bilgilerin ışığında bu çalışmadaki modeller için ortalama eleman 

sayısı 450.000 olarak belirlenmiştir. 

Bu çalışmanın limitasyonları: Sonlu elemanlar stres analizi yönteminin 

uygulanması klinik tabloyu tam olarak yansıtmayabilir fakat kıyaslama bakımından fikir 

vermektedir. Bu sebeple sonuçları değerlendirirken sonlu elemanlar stres analizi 

yönteminin sınırlamaları akılda bulundurulması gerekmektedir.  

Genel olarak değerlendirildiğinde tez çalışmasında, klinik koşulların taklit 

edilmeye çalışıldığı matematiksel modeller üzerinde karşılaştırmalı olarak yoruma dayalı 

sonuçların elde edildiği ve sınırlı sayıda materyalin test edildiği in vitro bir çalışmadır. 

Bu çalışmada elde edilen sonuçların klinik olarak kabul edilebilir olması için, destek 

dokularda oluşabilecek etkilerini inceleyen uzun dönem klinik takiplerle desteklenmesi 

gerekir. 
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6. SONUÇLAR VE ÖNERİLER 

           Çalışmamızdaki limitasyonlar göz önünde bulundurularak aşağıdaki sonuçlar elde 

edilmiştir; 

1. Rezorbsiyon seviyesi arttıkça implant üzerinde oluşan von Mises stres 

değerleri azalırken, ti-base abutment, hibrit abutment ve kron üzerinde oluşan 

von Mises stres değerleri ile kortikal ve trabeküler kemikte oluşan strain 

değerleri artmıştır. 

2. Rezorpsiyon düzeyinin 0 mm olduğu, monolitik zirkonya ve PEEK hibrit 

abutmentların kullanıldığı modellerde kortikal kemikte oluşan en yüksek 

strain değeri basma tipi strainlerdir. 

3. Rezorpsiyon düzeyinin 0 mm olduğu, monolitik zirkonya ve PEEK hibrit 

abutmentların kullanıldığı modellerdeki trabeküler kemikte ve diğer tüm 

modellerde çekme tipi strain değerleri basma tipi strain değerlerinden daha 

fazladır. 

4. Hibrit abutment materyallerinin değişmesi ti-base abutment ve implant 

üzerindeki von Mises stres ve çevre kemik üzerindeki strain dağılımını 

etkilemediği bulunmuştur. 

5. Hibrit abutment materyali olarak kullanılan, elastisite modülü düşük olan 

PEEK materyalinin sadece kendi üzerindeki von Mises stres düzeyini azalttığı 

ve kron üzerindeki von Mises stres düzeyini kısmen arttırdığı bulunmuştur.  

6. Hibrit abutmentler üzerinde oluşan en yüksek von Mises stres değeri ise 

elastisite modülü yüksek olan monolitik zirkonya mateyali kullanılan 

modellerde görülmüştür. 
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