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ÖZET 

Serhat Polat, Titanyum ve polieter eter keton (peek) subperiosteal çene 

implantlarının  biyomekanik etkilerinin sonlu elemanlar  metodu ile incelenmesi, 

BaĢkent Üniversitesi Sağlık Bilimleri Enstitüsü Ağız DiĢ ve Çene Cerrahisi Doktora 

Programı, Doktora Tezi, 2021 

Amaç: Bu çalıĢmanın amacı, standart olarak aynı protetik parçaları ve üst yapıları olan, 

fakat Titanyum ve %60 Karbon fiber ile güçlendirilmiĢ Polieter eter keton (PEEK) 

materyalinden üretilen subperiosteal implant sistemlerinin maksiller kemiğe 

yerleĢtirildikten sonra okluzal kuvvetler altında oluĢan streslerin ölçülmesi ve 

karĢılaĢtırılmasıdır. 

Gereç ve Yöntem: Titanyumdan üretilmiĢ yeni nesil subperiosteal implant gövdesi ve 

fiksasyon vidalarına sahip model ile  %60 karbon fiber ile güçlendirilmiĢ PEEK 

materyalinden üretilmiĢ yeni nesil subperiosteal implant gövdesi ve fiksasyon vidalarına 

sahip iki farklı model oluĢturulmuĢtur. Uygulanan dik ve oblik kuvvetlerin sonucunda bu 

modellerde; subperiosteal implant sisteminde ve kemikte oluĢan stres değerleri, dağılımları 

ve yoğunlaĢma bölgeleri incelenmiĢtir. Sonlu elemanlar stres analizi sonucunda uygulanan 

3 farklı kuvvet protokolü sonucunda subperiosteal implant gövdesi, fiksasyon vidaları, 

kortikal ve spongioz kemikteki von Misses stres, Maksimum asal stres ve Minimum asal 

stres değerleri ve dağılımları incelenmiĢtir. 

Bulgular: OluĢturulan bütün senaryolarda titanyumdan üretilmiĢ yeni nesil subperiosteal 

plak ve fiksasyon vidaları üzerinde oluĢan von Mises değerleri, %60 karbon fiber takviyeli 

PEEK materyalinden üretilen subperiosteal plak ve vidalar üzerindeki streslerin yaklaĢık 

iki katı daha fazla bulunmuĢtur. Genel olarak titanyum ve karbon fiber destekli PEEK 

materyalinden üretilen subperiosteal implantlar kemikte benzer stres değerleri 

oluĢturduğundan dolayı kemik üzerinde benzer biyomekanik davranıĢ sergilemiĢtir.  

Sonuç: ÇalıĢma sonuçlarına göre %60 karbon fiber destekli PEEK materyali kemik 

üzerinde titanyum subperiosteal implantlar ile benzer biyomekanik davranıĢ 

sergilediğinden ötürü titanyum materyaline alternatif olarak düĢünülebilmektedir. Bu 
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materyalin dental subperiosteal implant materyali olarak rutin kullanılabilmesi için uzun 

dönemli invivo çalıĢmalarla desteklenmesi gerekmektedir. 

 

Anahtar Kelimeler: Subperiosteal implant, Sonlu eleman metodu, Titanyum, Polieter eter 

keton 

 

Bu çalıĢma BaĢkent Üniversitesi Tıp ve Sağlık Bilimleri AraĢtırma Kurulu tarafından 

onaylanmıĢtır (Proje no: D-DA 19/06). 
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ABSTRACT 

Serhat Polat, Finite element analysis  of the biomechanical effects of titanium and 

polyether ether ketone (peek) subperıosteal jaw ımplants, BaĢkent University Institue 

of Health Sciences PhD Programme of Oral and Maxillofacial Surgery, PhD Thesis, 

2021 

Aim: The aim of this study is to examine the stresses that will occur under occlusal forces 

on the cortical bone, spongious bone and the subperiosteal implant systems made of 

Titanium and %60 Carbon fiber reinforced Polyether ether ketone (PEEK) material. 

Materials and Methods: Two different models of subperiosteal implant systems made of 

Titanium and %60 Carbon fiber reinforced Polyether ether ketone (PEEK) material. As a 

result of vertical and oblique forces, the stress values and distrubutions on the subperiosteal 

implant systems and bone were examined. After applying the three different force 

protocols, von Mises stress, Maximum principal stress and Minimum principal stress 

values and distribution on tha subperiosteal implant body, fixation screws, cortical and 

spongious bone were analysed by finite element analysis.  

Results: In all scenarios, the von Mises values on the Titanium subperiosteal implant 

system were found to be approximately twice on the 60% carbon fiber reinforced PEEK 

subperiosteal implant system.plates. Subperiosteal implants produced from titanium and 

carbon fiber reinforced PEEK material exhibited similar stress values on cortical and 

spongious bone. 

Conclusion: According to the results of this study, 60% Carbon fiber reinforced PEEK 

material can be considered as an alternative material to titanium since it exhibits similar 

biomechanical behavior with titanium subperiosteal implants on cortical and spongious 

bone. In order to be routinely used as dental subperiosteal implant material, it should be 

supported by long-term in vivo studies. 
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Keywords: Subperiosteal implant, Finite element method, Titanium, Polyether ether 

ketone  

 

This study was approved by Baskent University Institutional Review Board (Proje no: D-

DA 19/06).   
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1 GĠRĠġ 

Oral cerrahide en sık uygulanan iĢlemlerden olan diĢ çekimi; travma, derin dentin 

çürüğü, ileri periodontal hastalık ya da baĢarısız bir endodontik tedavi sonucu 

uygulanmaktadır (1).  Implantasyon kaybedilen diĢleri, hem fonksiyon hem de estetik 

olarak yerine koymak için uygulanan bir yöntemdir (2).  Dental implantlar mukoza ve/veya 

periostun altına yerleĢtirilen alloplastik materyalden yapılan bir yapıdır (3). Endoosseoz 

implantlar ilk olarak 1809 yılında ortaya atılmıĢtır fakat ideal materyal seçimi için yıllarca 

çeĢitli çalıĢmalar yapılmıĢtır. 1950‘li yıllarda Branemark , günümüzde kullanılan vida tipli 

saf titanyum implantları öne sürmüĢtür. Subperiosteal implantlar ise 1936 yılında Dahl 

tarafından üretilmiĢtir. Subperiosteal implantlar, çene kemiğinden alınan ölçülere göre 

çene kemiğini örtecek Ģekilde dizayn edilmiĢtir (2). 

Endoosseoz implantlarda yeterli kemik miktarının bulunmaması kritik bir risk 

faktörüdür (3). Kemik rezorbsiyonu olan hastalarda kemik augmentasyonu kaçınılmaz bir 

iĢlemdir. Maksillada kemik seviyesi 5 mm‘den az ise sinüs lift iĢlemi uygulanmaktadır. 

Kemik augmentasyonu için kullanılan diğer yöntemlerden biri olan otojen greftlerin ek 

cerrahi gerektirmesi ve sınırlı miktarda elde edilebilmesi gibi bazı limitasyonları vardır (4). 

Ekstraoral olarak iliak krest veye tibiadan alınan greftlerin elde edilmesinde ikinci bir 

cerrahi iĢlem gerekliliği, verici sahada morbidite oluĢma riski ve hızlı rezorbe olması gibi 

dezavantajları vardır (5). Mandibulada krestal kemik seviyesinin yetersiz olduğu 

durumlarda ise endoosseoz implantların mandibulada bulunan nörovasküler paket gibi 

anatomik yapılara zarar verme riski mevcuttur
 

(3). Bütün bu riskler göz önünde 

bulundurulunca endoosseoz implantlar yerine subperiosteal implantlar alternatif bir tedavi 

seçeneği olarak akla gelmektedir.  

Subperiosteal implantlarda, vidalar periostun üzerinden sabitlendiği için anatomik 

yapıların zarar görmesi gibi bir durum söz konusu değildir. Subperiosteal implantların bu 

özelliği, hassas bir teknik gerektiren sinüs lift iĢlemi gibi kemik augmentasyon 

yöntemlerini de ortadan kaldırmaktadır. Ayrıca minimum postoperatif komplikasyonla 

birlikte hemen protetik yükleme yapılabilmektedir
 
(3).  
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KiĢiye özel üretilen yeni nesil subperiosteal çene implantları (AMSJI-Additivelly 

Manufactured Subperiosteal Jaw Implant), Cawood ve Howell sınıfı V-VI kemik atrofisi 

için gerekli olan kapsamlı kemik transplantasyonuna ve son zamanlarda kullanımı giderek 

yaygınlaĢan zigoma implantlarına alternatif bir çözüm olarak düĢünülmüĢtür. KiĢiye özel 

üretilen subperiosteal çene implantı cerrahisi diseksiyon alanını, flep gerilimini, ağrıyı ve 

ödemi azaltarak lokal anestezi, nazotrakeal entübasyon veya intravenöz sedasyon kullanılıp 

kullanılmadığına bakılmaksızın tüm iĢlemlerin ayaktan yapılmasına olanak sağlamaktadır. 

Kronik veya gizli maksiller sinüs hastalığı bulunan hastalarda, fiksasyon vidalarının 

uzunluğu, Schneiderian membranın perfore olmaması için önceden ayarlanabilmektedir. 

Bu durum, bu sistemin zigoma implantlarına kıyasla en önemli faydalarından biridir. 

Ayrıca, periimplant mukozitisin periimplantitise dönüĢmesi durumunda her postu bazal 

çerçeveden ayırma imkanının olması büyük bir avantajdır. Bunlara ek olarak tüm iĢlemler 

sırasında ve sonrasında uygulanan protez, hastanın takmaya devam edebileceği Ģekilde 

korunmaktadır. KiĢiye özel üretilen subperiosteal çene implantlarının yukarıda bahsedilen 

özelliklerinden dolayı all-on-4 sistemine, oral endoosseoz implantlara, sinüs lift 

prosedürlerine ve zigoma implantlarına göre avantaj sağlamaktadır
 
(6). 

Dental implantlar çoğunlukla titanyum materyalinden üretilmektedir (7). 

Subperiosteal çene implant materyali de titanyum olarak tasarlanmıĢtır
 
(6). Titanyum 

implantlar (110GPa) ve çene kemiğinin (1-30 GPa) elastik modülü arasındaki fark, 

çiğneme sırasında kemikte strese neden olmaktadır (7). Ayrıca potansiyel hipersensivite 

reaksiyonu da titanyum implantların baĢarısızlık nedenlerinden biridir
 
(8). 

Polieter eter keton (PEEK) materyali, ilk olarak 1998 yılında uzun dönemli 

implantlar için biyomateryal olarak tanıtılmıĢtır. Günümüzde metalik implant 

materyallerine alternatif olarak kullanılmaktadır (7). PEEK, yüksek mekanik özelliklere ve 

kimyasal dirence sahip biyouyumlu bir maddedir
 
(9). Elastik modülü (3-4 GPa), kemikle 

benzer olduğundan kuvvet transferleri sırasında yüksek streslerin birikmesini önlediği 

söylense de
 
 implantlara gelen yükleri kaldıracak kadar sert bir materyal değildir (10). 

PEEK materyali su ile 80 -90  kontak açısı oluĢturduğundan dolayı hidrofobik bir 

materyal olmaya çok yakındır (11–13). Suda çözünürlüğü çok düĢük olduğundan, özellikle 

alerjik hastalarda diğer birçok maddeye kıyasla yabancı maddelere karĢı gösterilen 
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reaksiyon çok düĢüktür. Ayrıca PEEK‘in MRI (manyetik rezonans görüntüleme) için 

uygunluk göstermesi,  çok yönlü seri üretiminin yapılabilmesi, dental frezlerle kolayca 

Ģekillendirilebilir olması diğer olumlu özelliklerindendir (14). 

Karbon fiber ile güçlendirilmiĢ PEEK materyalinin, dentin ve kortikal kemik ile 

benzer elastisite modülüne sahip olduğu bildirilmiĢtir. Tüm bu bilgilerin ıĢığı altında, 

PEEK materyalinin, dental implant restorasyonlarında daha az stres oluĢturacağı öngörüsü 

ile titanyum implantlar ile kıyaslanabilir seviyede olduğu iddia edilmektedir (15). Daha 

önce yapılan çalıĢmalarda %30 karbon fiber ile güçlendirilmiĢ PEEK dental implantların, 

titanyuma göre herhangi bir avantajının bulunmadığı gösterilmiĢtir (16). %60 karbon fiber 

destekli PEEK‘in ise titanyum ile biyomekanik özelliklerinin benzer olduğunu ve dental 

implant materyali olarak yeterli gerilme dayanımına sahip olduğu rapor edilmiĢtir (9). 

Yapılan baĢka bir çalıĢmada titanyum ve PEEK subperiosteal implantlarda baĢarılı 

sonuçlar elde edilmiĢ ve PEEK‘in titanyuma alternatif bir materyal olarak kullanılabileceği 

önerilmiĢtir (17). Bu bilgiler göz önünde bulundurularak çalıĢmamızda %60 karbon fiber 

destekli PEEK ve titanyum materyalinin biyomekanik davranıĢlarının karĢılaĢtırılması 

düĢünülmüĢtür. 

Dental implantların biyomekaniksel davranıĢlarını değerlendirmek için genellikle 

sonlu eleman metodu (FEM) kullanılmaktadır
 
(9). FEM, canlı dokular da dahil olmak 

üzere tüm materyallerde oluĢan gerilim (stres) ve gerinimleri (strain) hesaplamak amacıyla 

uygulanan matematiksel bir mühendislik metodudur (18). Biyomekanik sistemin gerçeğe 

yakın matematiksel modelini çıkartmaya dayanan bu yöntem, bilgisayar üzerinde tabiatın 

taklit edilmesi olarak da tanımlanabilmektedir. FEM, günümüzde fiziksel modelleri 

yansıtan matematiksel denklemlere sayısal çözüm getiren, en yeni ve önemli bilimsel 

tekniklerdendir. FEM‘in büyük bir avantajı, diğer çalıĢmaların yetersiz olduğu durumlarda 

kompleks biyomekanik problemleri çözebilme yeteneğidir. Yapı üstündeki tüm noktalarda 

stres, gerginlik ve bazı diğer özellikler de hesaplanabilir (19). KarmaĢık geometrili katı 

cisimlerin modellenmesi, gerçeğe yakın model yazılımlarının oluĢturulabilmesi, farklı 

sayılarda değiĢik malzemeler kullanılarak farklı modeller oluĢturulabilmesi, gerilme ve yer 

değiĢtirmeleri hassaslıkla göstermesi FEM‘in avantajlarından sayılmaktadır. Kuveet 

miktarının, materyal özelliklerinin, geometrinin kolayca değiĢtirilmesi ile analizin kolayca 

ve tekrarlanabilir olarak yapılabilmesi mümkün hale gelmiĢtir
 
(20). 
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Bu çalıĢmanın amacı  maksimum ısırma kuvvetleri altında vidalarda, subperiosteal 

implant gövdesinde ve çene kemiğinde oluĢan stresin, titanyum ve peek  materyalinden 

kiĢiye özel üretilebilen yeni nesil subperiostel implantlarda karĢılaĢtırılmalı olarak 

değerlendirilmesidir.  
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2 GENEL BĠLGĠLER 

2.1 Oral implantların Tanımı ve Tarihçesi 

Ġmplant kelimesi Latince ‗‘in=içerisine, içerisinde‘‘ ve ‗‘planto=ekme, dikme, 

yerleĢtirme, gömme‘‘ anlamındaki kelimelerin birleĢimi ile oluĢmuĢtur.  Kelime anlamı 

olarak, cansız dokuların canlı dokular içerisine yerleĢtirilmesi olarak tanımlanabilir. 

Ġmplantasyon ise alloplastik materyallerin veya cansız dokuların, organizmanın çeĢitli 

fonksiyonlarına yardımcı olmak ya da bu fonksiyonları yerine getirmek amacıyla canlı 

dokulara yerleĢtirilmesine verilen addır (21). 

  Ġmplantolojinin ana hedefi; diĢ hekimliğinde hastanın fonksiyon, estetik ve 

fonasyonunu yeniden sağlamak amacıyla diĢ eksikliklerinin tedavisini gerçekleĢtirmektir. 

Günümüzdeki modern implant diĢ hekimliği standartlarına ulaĢana kadar, her alanda 

olduğu gibi implantoloji de  büyük bir ilerleme kaydetmiĢtir.  

  Dental implantlara yönelik en eski bilgilere, M.Ö. 3216 ve M.Ö. 2637‘de Çin 

imparatorları Chin-Nong‘ un ve Hon-Ang-Tu‘nun yaptıkları altın ve gümüĢ iğneler, 

akapunktur, reimplantasyonlar ve diĢ transplantasyonları gibi tedavilerden 

ulaĢılabilmektedir. 1931 yılında Poponoe Honduras‘ta M.S 600 yıllarına ait alt çene kemiği 

bulunmuĢtur. Bugün Hardward Arkeoloji ve Etnoloji Müzesi‘nde saklanan bu çene 

kemiğinde, eksik olan 3 diĢ yerine diĢ formu verilmiĢ deniz hayvan kabuklarının implante 

edildiği ve bu yapıların etrafında bir ossifikasyonun geliĢmiĢ olduğu tespit 

edilmiĢtir(21,22).  

Maggiolo‘nun 1809 yılında yaptığı çalıĢmada, altına diĢ kökü formu vererek çekim 

soketine yerleĢtirmiĢtir. Doku iyileĢmesinin ardından, altın alt yapıların üzerine kron 

restore ederek tarihte kemik içi implantları uygulayan ilk kiĢi olmuĢtur. Daha sonraki 

yıllarda Greenfield lattice-caged tasarımı tanıtılmıĢtır. Bu tasarım, 1909 senesinde 

platinyum ve iridyum materyalinden üretilen, diĢ kökünden farklı bir forma sahip olan ilk 

implant tasarımı olarak belirtilmiĢtir. Bu implant, cerrahi operasyonla kemiğin freze 

edilerek içerisine yerleĢtirilen ilk implanttır (23). 
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 1937 yılında Müller, kemiğin üzerine ve periosteumun altına yerleĢtirilen, krom-

kobalt materyalinden üretilmiĢ ilk subperiosteal implantı tanıtmıĢ ve Gustov Dahl 1940 

yılında, bu implant üzerinde çalıĢarak ilk defa kemiğe yerleĢtirmiĢ ve patentini almıĢtır 

(24,25). Daha sonraki yılarda Gershkoff ve Goldberg, vitalyumdan üretilen subperiosteal 

implantı ilk kez proteze destek olarak kullanmıĢlardır. Sonraki yıllarda birçok araĢtırmacı 

bu implant tasarım ve tekniği üzerinde çalıĢarak farklı modifikasyonlar tanıtmıĢtır (26). 

1963 yılında Ralp Roberts, ilk blade implantı tasarlamıĢ ve 1967‘de ise Linkow, 

blade implantı ilk kez kemik içine yerleĢtirmiĢtir (27). 

1952 yılında PerIngvar Branemark tarafından implant üzerinde yürütülen deneysel 

çalıĢmalar, implant geliĢiminin yön değiĢtirmesine neden olmuĢtur. Köpeklerin kullanıldığı 

ve yaklaĢık 10 yıl boyunca takibini yaptığı kemik iliğinin iyileĢmesi üzerindeki çalıĢmaları 

sonucunda, implant integrasyonunun yumuĢak ve sert dokularda önemli yan etkilere neden 

olmadığı gösterilmiĢtir. Branemark, osseointegrasyonun tanımını yaparak Linkow ve 

arkadaĢlarının ortaya attığı kemik ve implant arasında fibröz bağ doku oluĢumunun gerekli 

olduğu düĢüncesini değiĢtirerek implantolojideki en büyük ve önemli adımı atmıĢtır (28). 

Branemark‘ın tanımına göre osteointegrasyon, canlı kemik dokusu ile implant arasındaki 

direkt yapısal ve fonksiyonel bağlantı olarak tanımlanmıĢtır.  

2.2 Dental Ġmplant ÇeĢitleri 

Kemikle olan iliĢkilerine göre dental implantlar; subperiosteal (kemik üzerine 

yerleĢtirilen), transosteal (kemik boyunca uzanan) ve endosteal (kemik içerisine 

yerleĢtirilen) implantlar olarak sınıflandırılmaktadır (29). 

2.2.1 Subperiosteal implantlar 

Subperiostal implant, 1940 yılında Dahl tarafından diğer implantlardan daha önce 

tanıtılan bir implant türüdür. Subperiostal implant, kiĢiye özel olarak titanyumdan üretilen 

bir altyapı olarak kemiğin üzerine uzanacak Ģekilde periosteumun altına yerleĢtirilecek 

Ģekilde dizayn edilmektedir. Bu implantlar mandibula ve maksillaya uygulanabilen, 

fibrointegrasyon ve kemik desteği ile stabilize olan bir kafes Ģeklinde tasarlanmaktadır. Bu 
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tasarım sayesinde oluĢacak olan stresler, protezden daha geniĢ olan kemik alanına 

aktarılmaktadır (26,30). Tanıtıldığı zamandan beri subperiosteal implantların 

yerleĢtirilmesi için çeĢitli yöntemler araĢtırılmıĢtır. Birçok araĢtırmacı, subperiosteal 

implantlar tarafından desteklenen maksiller protezlerin, tek aĢamalı bir prosedürle atrofik 

maksillanın baĢarılı bir Ģekilde tedavi edilebileceğini bildirmiĢtir. Ancak, çoğu uzun dönem 

takip çalıĢması ve retrospektif çalıĢmalar, subperiosteal implantların tercih edilmesini 

desteklememiĢtir (31). 

Ġlk subperiostal implant iskeleti, doğrudan alveolar kretin üzerine oturarak tüm kret 

boyunca uzanan ve tüm kemiği kaplayan büyük, ızgara benzeri bir kafes olarak 

tasarlanmıĢtır (32–34). Bodine ve ark. (35) gibi faklı araĢtırmacılar subperiosteal 

implantların yerleĢtirildikten ilk 5 yıl sonra %5, 10 yıl sonra %22, 20 yıl sonra ise %34 

oranında baĢarısızlıkla sonuçlandığını bildirmiĢtir. 1982 yılında bu tasarımın 

baĢarısızlıkları göz önünde bulundurularak Linkow ve ark.‘nın (34) tavsiyesi ile kemiğe 

sadece üç noktada temas eden ‗tripodal mandibular subperiosteal implant‘ adıyla yeni bir 

tasarım üretilmiĢtir. Bu tasarım, implant iskeletinin temas noktalarının mandibula 

simfizdeki genial tüberküller ve angulus bölgesindeki eksternal oblik kenar gibi 

rezorbsiyon ihtimali düĢük kemik bölgelerine yerleĢtirilmesini önermiĢtir (36,37). 

Genioglossus ve geniohyoid kasının tutunduğu mandibular simfiz bölgesi zaman içinde 

oluĢan rezorbsiyona direnç göstermektedir. Benzer Ģekilde Ġnternal pterygoid ve masseter 

kası ise angulus mandibulaya tutunduğundan ötürü angulus mandibula da rezorpsiyona 

dirençli bir bölge haline gelmektedir. Bu iki lokasyonun subperiosteal implant iskeletinin 

yerleĢtirilmesi için daha uygun olduğu düĢünülmektedir (34).  

   Subperiostal implantın tasarımı ile ilgili çalıĢmaların dıĢında yüzey özellikleri ile 

ilgili çalıĢmalar da mevcuttur. Subperiosteal implant ve kemik arasındaki bağlantıyı 

artırmak için 1980‘li yıllarda Rivera tarafından hidroksiapatit (HA) ile kaplanması fikri 

ortaya atılmıĢtır. 1980-1990 yılları arasında birçok araĢtırmacı HA kaplı subperiostal 

implantların kullanımı ile ilgili baĢarılı veriler rapor etmiĢtir (38,39). Günümüzde, HA 

kaplamanın kemik ve implant arasındaki bağlantıyı artırdığı rapor edilmiĢtir. 

Minichetti‘nin (26) araĢtırmasında, HA kaplı subperiosteal implantların hem maksilla hem 

mandibulada tek ya da çift taraflı olması farketmeksizin sabit veya hareketli protez 

altyapısı olarak kullanılmasının uygun olduğu rapor edilmiĢtir. 
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   Kemiğe gömülü bir implant oluĢturmak için, HA kaplı subperiosteal implantın 

yüzeyini yüksek miktarda rezorbe olmayan HA greft ile doldurma tekniği W. D. Nordquist 

ve ark. (40) tarafından tanıtılmıĢtır. Bu teknik bakterilerin geliĢebileceği açık alanları 

ortadan kaldırmakta ve subperiosteal implantın kemikte enfeksiyon oluĢturmadan 

fonksiyon sağlamasına izin vermektedir. HA kaplı subperiosteal implantı gömmenin amacı 

implant ve kemik arasında oluĢacak osteointegrasyondan önce metal yapı altında 

oluĢabilecek yumuĢak doku migrasyonunu önlemektir. Bu tekniğin avantajları implant ve 

kemik arasında yumuĢak doku sekestrasyonlarının eliminasyonu ve yaygın rezorpsiyon 

sonucu kemik miktarı az olan bölgelerde alternatif bir çözüm olması olarak belirtilmiĢtir 

(40). 

   Ġlk subperiostal implantlarda kullanılan malzeme, kayıp mum (lost-wax) tekniği 

kullanılarak dökülen bir kobalt-krom-molibden alaĢımı olan Vitallium'dur. AlaĢım ve 

kemik elastisite modülleri arasındaki uyumsuzluk ve buna bağlı oluĢan stres kalkanının 

fiksasyon kaybına sebep olduğu vurgulanmıĢtır. Vitallium'un yumuĢak doku veya kemik 

ile entegre olma özelliğinin olmamasından dolayı enfeksiyon baĢladıktan sonra 

durdurulabilmesi için implantın çıkarılmasından baĢka bir seçeneğin olmaması ve ayrıca 

daha önceki yıllarda subperiosteal implantlar için ölçü alma ve implantasyonu içeren iki 

adet cerrahi iĢlem gerektiği de belirtilmiĢtir (28,41). 

  Son dönemde subperiostal implantlar ile ilgili çalıĢmalarda materyal olarak poli eter 

eter keton kullanımı düĢünülmeye baĢlanmıĢtır. Mounir ve ark.‘nın (17) titanyum ve 

polieter eter keton subperiosteal implantları iki grup üzerinde incelediği çalıĢmalarında, 

implantları yerleĢtirdikten 12 ay sonra yapılan kontrollerde sadece titanyum grubunda 

bulunan hastalarda abutment bölgelerinde kemik ekspozu tespit edilmiĢ ve poli eter eter 

keton grubunda herhangi bir komplikasyonla karĢılaĢılmamıĢtır. Bu sonuçlar sayesinde 

subperiosteal implant uygulamalarında poli eter eter ketonun kullanımının umut vaad eden 

sonuçları göz önünde bulundurulmaya baĢlanmıĢtır.  

AĢırı maksiller kemik rezorbsiyonu, düĢük kemik kalitesi ve pnömatizasyon, 

geleneksel dental implantların kullanımını birçok hasta için imkansız hale getirmektedir. 

Bu tür hastalara çok az sayıda tedavi seçeneği sunulmaktadır. Otojen kemik grefti gibi 

rekonstrüktif prosedürler, alloplastik gretlemeyle birlikte yönlendirilmiĢ kemik 
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rejenerasyonu, açılı implantlar, all on 4 sistemleri ve zigoma implantları rezorbe çeneler 

için alternatif tedavi seçenekleri olarak düĢünülmektedir (42–45).  

Atrofik çene kemikleri için üç boyutlu yazıcı ile kiĢiye özel üretilen subperiosteal 

implant (AMSJI), zigoma implantları  veya Cawood ve Howell sınıf V – VI kemik 

atrofisine sahip hastalarda gerekli kemik transplantasyonuna alternatif bir çözüm olarak 

tasarlanmıĢtır (46).   

   Maksilla için AMSJI birçok yönden mükemmel özelliklere sahiptir. AMSJI'nin sağ 

ve sol alt üniteleri submukozal/subgingival olarak yerleĢtirildikten sonra intraoral olarak 

üçüncü bir alt üniteye bağlanmakta ve sonrasında geçici bir konnektöre ve hibrit köprüye 

bağlanmaktadır. Titanyum alaĢımlı yapı, hasta ve cerrah için prosedürün konfor 

seviyelerini arttırmak adına bir intraoral ve iki subgingival segmente ayrılmaktadır.  

   AMSJI, bazal iskelete bağlı iki kanattan ve üç posta bağlı üç koldan oluĢmaktadır. 

Ġmplantın kanat parçaları, osteosentez vidaları kullanılarak primer stabilite elde etmek için 

kemiğin atrofiye maruz kalmayacağı ve genellikle yeterli kalınlığın olduğu orta yüz direnç 

noktalarına (kanin ve zigomatik butress) yerleĢtirilmektedir. Kronik veya gizli maksiller 

sinüs enfeksiyonu gösteren hastalarda, lengthof fiksasyon vidaları ile Schneiderian 

membranın perforasyonunu önlemek amacıyla önceden planlama yapılmasına imkan 

vererek zigoma implantlarına göre üstün bir özelliğe sahip olmaktadır. Ayrıca, periimplant 

mukozitinin periimplantitise dönüĢmesi durumunda cerraha her bir postu bazal iskeletten 

ayırma Ģansı vermektedir. Lokal anestezi altında bir elmas disk kullanarak üç adet posta 

kadar bazal iskeletten ayrılabilmesi, aynı protezi sonrasında da kullanmaya devam 

edilebilecek Ģekilde korurken çiğneme fonksiyonunu tehlikeye atmadan inflamasyonun 

iyileĢmesini sağlamaktadır. Bu özelliği AMSJI‘nin all-on-4 konseptine, sinüs lift 

prosedürleri ile yerleĢtirilen endosseöz implantlara ve zigoma implantlarına karĢı tercih 

edilmesini sağlayan avantajlı bir diğer özelliğidir (6). Gerekli olduğu durumlarda fiksasyon 

vidalarının malar bölgeye yerleĢtirilmesini sağlayacak kadar zigomatik kanatlar 

uzatılabilmektedir. AMSJI‘nin üç segmentli konsepti, malar bölgede yüksek fiksasyon 

gerektiren tek üniteli sistemin yerleĢtirilemediği hastalarda oldukça kullanıĢlıdır.  
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AMSJI, alveoler kemiğin tamamen rezorbe olduğu  Cawood ve Howell sınıflamasına 

göre sınıf V ve VI vakalarda endike olup  ciddi atrofik maxillada sadece lokal anestezi 

kullanılarak tek bir cerrahi operasyonda hızlıca çiğneme fonksiyonunu sağladığı için majör 

kemik greftlemesine ve zigoma implantlarına alternatif olmaktadır. AMSJI kanıtlanmıĢ bir 

sistem olmasına rağmen uzun dönemli prospektif çalıĢmalarla takip edilmelidir. 

Günümüzde AMSJI‘nin planlanan yeni modifikasyonunda, tüm bağlantı kollarının palatal 

diĢeti altına yerleĢtirilmesi düĢünülmekte ve AMSJI'nin uzun süreli prognozunu daha da 

iyileĢtirmek için bu yönde araĢtırmaların yapılması gerekmektedir (6). 

2.2.2 Transosteal implantlar 

Transosteal implant, Bosker ve ark. (47) tarafından aĢırı atrofik mandibula tedavisi 

için 1983 yılında geliĢtirilen bir implant çeĢididir. Yapılan çalıĢmalarda bu implant 

çeĢidinin maksimum 15 mm olan kretlere uygulanmasının uygun olacağı düĢünülse de 12 

mm‘den daha kısa olan kretlerde ciddi komplikasyonlar oluĢturmaktadır (29,48). 

Mandibula alt sınırına yerleĢtirilen plaktan çıkan 5 adet vida kemik içerisinde simfiz 

boyunca ilerleyerek mandibula üst sınırında oral kaviteye açılan dört transosteal posta 

bağlanmaktadır. Transosteal implantlar diğer implant çeĢitlerine nazaran en fazla travmatik 

olan ve en yüksek teknik hassasiyet gerektiren implant çeĢididir (49,50). Transosteal 

implantların rutin uygulamalarının yapılamamasının sebebi birçok dezavantaja sahip 

olmasıdır. Bunlar; postlar etrafında aĢırı kemik rezorbsiyonu, mandibular fraktürler, genel 

anestezi gerekliliği, enfeksiyon, parestezi, postlar etrafında oluĢan ağrı ve hassasiyettir 

(29,49). 

2.2.3 Endoosseoz implantlar 

Endoosseos implant, maksilla veya mandibulada lokal anestezi altında uygun kemik 

içerisine yerleĢtirilen, osteointegrasyon sayesinde stablizasyonun sağlandığı en yaygın 

kullanılan implant çeĢididir. 4 çeĢit endoosseoz implant mevcuttur. 
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2.2.3.1 Blade implant 

Roberts (27) tarafından 1963 yılında tasarlanan ve 1966 yılında Linkow (51) 

tarafından geliĢtirilen blade implantlar, bıçak sırtı veya metal plaka Ģeklinde 

tasarlanmaktadır. Fazla yüzey alanı yaratılarak osteointegrasyonun artırılması planlanan bir 

implant çeĢididir. Overdenture restorasyonlara dayanak olarak tasarlanarak dar kretler için 

endikedir (27). 

 Endodontik implantlar 

Endodontik implant, mevcut bir diĢin kök kanalı içinden geçip çene kemiğine 

yerleĢtirilen bir implant türüdür. Endodontik stabilizörler veya transdental fiksasyon 

ismiyle de bilinen bu implantlar bazı araĢtırmacılar tarafından kemik içi implantlar sınıfına 

da dahil edilmektedir. Amacı restoratif diĢ hekimliği için ek bir üst yapı desteği 

sağlamaktan çok, mevcut olan diĢ kökünün fonksiyonunu arttırarak prognozunu 

geliĢtirmeye yöneliktir (52). 

 Vent tipi implantlar 

Vent implant, içerisinde boĢluklar bulunan implant tipidir. Bu sayede kemikle daha 

fazla temas alanı oluĢturarak osseointegrasyonu arttırmaktadır (53). 

 Vida tipi implantlar 

DiĢ kökü formuna benzer yapıda olan bu implant tipi günümüzde en çok kullanılan 

implant çeĢididir (54). 

2.3 Dental Ġmplantların Materyalleri 

Biyomateryal tanımı insan vücudundaki canlı dokuların iĢlevlerini yerine getirmek 

amacıyla sürekli veya belli aralıklarla vücut sıvılarıyla birlikte doğal veya sentetik yapılar 

olarak belirtilmiĢtir. Biyomateryaller, yalnızca implant materyali olarak değil, vücut dıĢına 
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yerleĢtirilen ama vücutla etkileĢim halinde bulunan cihazlarda, çeĢitli eczacılık ürünlerinde 

ve teĢhis kitlerinde yaygın olarak kullanılmaktadır (55). Ġdeal bir implant biyomateryali, 

uygun sertliğe, mekanik dayanıma, aĢınma ve kırılma direncine sahip olmalı ve  biyolojik 

olarak da uyumlu olmalıdır (56,57). Dental implantlar kimyasal olarak metaller, seramikler 

ve polimerler olarak üç grupta toplanmaktadır (58).  

2.3.1 Metaller ve alaĢımları 

Metal alaĢımları içinde ilk olarak paslanmaz çelik ve krom-kobalt alaĢımları kabul 

edilebilir özelliklerinden dolayı tercih edilmiĢtir. Bu alaĢımlar daha çok iĢlenmiĢ ve 

ısıtılmıĢ durumlarda kullanılmaktadır. Güçlü darbelere karĢı dayanıklı olmasına rağmen 

tüm alaĢımlar içinde en sık paslanmaz çelik ve krom-kobalt alaĢımlarında çatlak ve nokta 

korozyonu oluĢmaktadır (59). 

Altın, palladyum, tantalyum, platin ve bu metallerin alaĢımları da implant materyali 

olarak kullanılmıĢtır. Fakat bu materyaller inert olmadıklarından ve çok pahalı 

olduklarından dolayı günümüzde kullanılmamaktadır (60). Günümüzde implantların 

yapımında titanyum ve titanyum alaĢımları en sık kullanılan materyallerdir (32). 

Titanyum, Amerikan Test ve Malzemeler Derneği‘nin titanyum sınıflandırmasına 

göre demir ve oksijen içeriğine göre 5 gruba ayrılmaktadır. Tip 1, 2, 3, 4 saf titanyumu, tip 

5 titanyum ise vanadyum ve alüminyum ile alaĢımı olan Ti-Al6-V4 Titanyum-alüminyum-

vanadyum materyalini temsil etmektedir. Saflık derecesi en yüksek olan tip 1 titanyum 

iken en dayanıklı titanyum tip 4 olandır. Tip 5 titanyum; vanadyum içermesi nedeniyle saf 

titanyum tiplerine göre daha toksik olup, daha fazla iyon salınımına sebep olmaktadır. 

Titanyumun saflık derecesi azaldıkça, daha az kemik teması oluĢturduğu bilinmektedir. 

Dental implantlarda en sık Tip 2, Tip 4 ve Tip 5 titanyum materyalleri kullanılmaktadır 

(62).  

Titanyuma ilave edilen az miktardaki vanadyum ve alüminyum, alaĢımın direncini  

saf titanyuma göre çok fazla miktarda artırmaktadır. Titanyum-alüminyum-vanadyum (Ti-

6Al-4V) alaĢımı kolay elde edilebilir olması, çalıĢma Ģartlarının uygunluğu ve düĢük 

sıcaklıklarda güçlü mekanik özelliklere sahip olmasından dolayı, farklı titanyum alaĢımları 
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arasında halen daha en yaygın olarak kullanılan biyomateryaldir (63). Mekanik 

özelliklerinin uygun olmasının yanında, titanyumun metal yüzeyinde hızlı bir Ģekilde 

oluĢan ve çok stabil olan pasif film tabakası sayesinde mükemmel korozyon özellikleri 

olduğu bilinmektedir (35). Diğer yandan titanyumun elastiklik modülü diğer implant 

materyallerine göre kemiğin elastisite modülüne daha yakın olmasından dolayı kemik 

implant yüzeyinde kuvvet dağılımı daha düzenli olmaktadır. Ti-6Al-4V alaĢımı 

günümüzde implant uygulamalarında en sık kullanılan alaĢımdır (65). 

Titanyum materyali biyouyumlu olarak kabul edilse de son çalıĢmalar titanyum 

materyallerinin kullanımında dermatit ve granülamatöz reaksiyonlara sebep olması 

materyalin alerjik olduğuna dair tartıĢmalara sebep olmuĢtur. Ek olarak, titanyumun genel 

sağlık sorunlarına neden olabileceği ve titanyum malzemelerin yüzeyini kaplayan titanyum 

dioksitin doku reaksiyonlarına sebep olabileceği rapor edilmiĢtir. Yapılan bir klinik 

çalıĢmada; üretici tarafından Tip 1 yüksek saflıkta titanyumdan (% 99.64) yapıldığı öne 

sürülen dental implantların nadir olsa da bazı hastalarda alerjik bir reaksiyona sebep 

olduğu rapor edilmiĢtir (8). Ayrıca dental implant uygulamalarında periimplant lezyonlara 

bağlı kemik kaybı ve diĢeti çekilmeleri durumunda, titanyumun metalik renginden dolayı 

gri yansımalara sebep olup estetik olarak kritik bölgelerde olumsuz sonuçlar 

gösterebilmektedir (66,67). 

2.3.2 Seramikler 

Seramik materyali çevresinde de osseointegrasyonun oluĢması implant materyali 

olarak farklı seramik malzemelerini gündeme getirmiĢtir (68). Seramiklerin inert olmaları 

ve biyolojik uyumlarından ötürü dental implantlar için uygun oldukları belirtilmiĢtir. 

Özellikle kemik defektlerinin onarımında ya da alveol kretlerin yükseltilmesinde  seramik 

materyali kullanılmıĢtır. Fakat seramik materyalinin kuvvetlere karĢı dayanıklı olmaması, 

kullanım alanlarını sınırlandırmaktadır. Tek kristalin yapıda olan safir seramikler ya da 

aluminyum-oksit içerikli polikristalin seramikler, klinik çalıĢmalarda baĢarı gösteren 

seramik tiplerindendir (69). Zirkonyum oksit seramikler ise son zamanlarda kullanılan 

seramik tipidir (70). Atom numarası 40, atomik ağırlığı 91,22 ile kimyasal bir element olan 

Zirkonyum (Zr) doğada serbest olarak bulunmamakla birlikte zirkonyum silikat (ZrSiO4) 
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ve Zirkonyum oksit (ZrO2) olarak bulunmaktadır. Zirkonyum, hekzagonal Ģekilde bir yapı 

göstermekte ve krozyona ve ısı değiĢikliğine karĢı oldukça dayanıklıdır. Son yıllarda diĢ 

hekimliği alanında ZrO2 kristali, yüksek kırılma direnci göstermesi ve elastikiyet 

modülünün az olması, dayanıklılık ve sertliğinin fazla olması nedeniyle oldukça popüler 

olmuĢtur (71). 

  Zirkonyum oksitin diğer biyouyumlu materyallere göre kemiğe afinitesinin daha 

fazla olduğu düĢünülmektedir. Zirkonyum oksit ile kemik arasındaki bağlantının daha iyi 

olmasının nedeninin, bu materyalin mikro morfolojik yapısındaki özelliklerinden 

kaynaklandığı düĢünülmektedir (68,72). Kemik iyileĢmesinde, elastisite modülünün ve 

kırılma dayanıklılığının yüksek olmasının etkili olacağı düĢünülmektedir (73). Zirkonyum 

oksit aĢınmaya ve korozyona karĢı dirençlidir. Zirkonyum oksitin herhangi bir toksik, 

immünolojik veya kanserojenik etkisi bulunmamaktadır (74). Bununla beraber Zirkonyum 

materyalinin de bazı dezavantajları mevcuttur. En büyük dezavantajlarından biri 

materyalde oluĢabilecek kırılmalar olarak belirtilmiĢtir. Bu durumun en önemli sebebi, 

zirkonyuma vücut ısısının üzerinde bir ısı derecesi uygulandığında, su absorbe etme 

özelliğinden ötürü su moleküllerinin araya girip genleĢmesi ve daha sonra kopmaların 

ortaya çıkması olarak belirtilmiĢtir (75). Klinik çalıĢmalarda zirkonyum oksit implantların 

baĢarısı tam olarak bilinmemektedir (68,76). Asitle pürüzlendirme yapılamaması, titantum 

ile karĢılaĢtırmak amacıyla uzun süreli kemik bağlantısı ile ilgili çalıĢmaların yetersiz 

miktarda olmasından dolayı zirkonyum oksit implantların uzun süreli çalıĢmalarına ihtiyaç 

duyulmaktadır. 

2.3.3 Poli eter eter keton 

Poli eter eter keton (PEEK) yarı kristalin lineer polisiklik aromatik bir termoplastik 

olup, ilk olarak 1978'de Ġngiliz bilim adamları grubu tarafından geliĢtirilmiĢtir (77). PEEK, 

yüksek sıcaklık stabilitesine (300° C'yi aĢan) ve yüksek mekanik ve kimyasal dirence sahip 

PAEK (poli-aril-eter-keton) polimer familyasının bir parçasıdır. Eter eter keton monomer 

birimi poli eter eter ketonu oluĢtumak için bisfenol ile reaksiyona girmektedir (78,79). 

PEEK, kimyasal olarak monomerlerin eklenmesiyle modifiye edilebilmektedir (79). 

1980‘li yıllarda PEEK materyalinin biyouyumlu ve implante edilebilir bir biyomateryal 
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olarak geliĢtirilmesi için araĢtırmalara baĢlanmıĢtır. PEEK materyalinin yüzey özellikleri 

uygulanan yüzey modifikasyon çalıĢmaları sayesinde hücresel cevabı artıracak Ģekilde 

geliĢtirilmiĢtir. Böylece aĢınmaya karĢı dirençli, kimyasal dayanıklılığı fazla ve 

biyouyumluluğu kanıtlanmıĢ bir biyomateryal oluĢturulmuĢtur. PEEK materyalinin suda 

çözünürlülüğü çok az olduğundan dolayı özellikle allerjisi olan bazı hastalarda materyale 

karĢı oluĢan tepki diğer birçok materyale göre daha düĢüktür (80). PEEK özellikle 

ortopedik ve travmatik olgularda 1990'lı yılların sonlarında kullanılmaya baĢlanmıĢtır (81). 

PEEK‘in ortopedideki en büyük avantajı youngs (elastik) modülüsünün insan kemiğine 

yakın olacak kadar düĢük (3-4 GPa) olmasıdır (82). PEEK, karbon fiberler gibi diğer 

materyallerin eklenmesiyle kolayca modifiye edilebilmektedir (82). 

PEEK materyali implant gövdesi, abutment ve üst yapı malzemesi olarak 

uygulanabilmektedir. Ġmplant gövdesi olarak yapılan uygulamalar sınırlı sayıda test 

edilmiĢ ve implant gövdesi olarak mandibulaya uygulanmasıyla igili rapor edilen bir 

çalıĢma mevcut değildir. PEEK ve kemiğin mekanik özelliklerinin oldukça  uyumlu 

olmasından dolayı PEEK‘in dental implant gövdesi olarak  kullanılması durumunda 

Titanyuma göre daha düĢük stres kalkanı gösterebileceği bildirilmiĢtir (55). PEEK‘in 

iyileĢme baĢlığı ve geçici abutment olarak kullanılabildiğine dair raporlar mevcut olmasına 

rağmen final abutment olarak kullanımı ile ilgili bilgiler mevcut değildir. Becker (2012), 

implant bölgesindeki çıkıĢ profilini elde etmek için geçici abutment olarak PEEK 

kullanılabileceğini ortaya koymuĢtur (84). PEEK'in elastik modülü kortikal kemik (7-30 

GPa), Ti ve seramik materyallere göre oldukça düĢüktür. Saf PEEK‘in elastisite modülü 

3.7-4 GPa arasında değiĢmektedir. Bundan dolayı saf PEEK, implantlara gelen yükleri 

kaldıracak kadar sert bir materyal değildir (10).  Dental implant materyalleri, abutmentler 

ve üst yapılar için kullanılan PEEK için daha yüksek elastik modülü gerekmektedir. Bu 

nedenle karbon fiber destekli PEEK (CFR-PEEK) ve cam fiber destekli PEEK (GFR-

PEEK) gibi PEEK kompozitleri geliĢtirilmiĢtir; elastik modül CFR-PEEK (85) için 18 GPa 

ve GFR-PEEK (86) için 12 GPa olarak bildirilmiĢtir. Ayrıca PEEK‘in elastisite modülü 

hidroksi apatit partikülleri eklenerek de arttırılabilmektedir. Elastisite modülü 120.6 GPa 

olan hidroksi apatit partikülleri PEEK materyalini sertleĢtirebilmektedir. Fakat arzu edilen 

gerilme dayanımına ve biyouyumluluğa eriĢebilmek için 30 wt%‘den daha ağır hidroksi 

apatit partikülleri kullanılmalıdır. Zayıf arayüz bağlantısından dolayı, büyük hidroksi apatit 
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partikülleri gerilme dayanımı testlerinde sıklıkla PEEK matriksinden ayrılmaktadır. 

Bundan dolayı PEEK materyalini sertleĢtirmek amacıyla sertliği 230 GPa‘dan fazla olan 

karbon fiberler tercih edilmektedir (87). Karbon fiber takviyeli PEEK materyalinin, dentin 

ve kortikal kemik ile benzer elastisite modülüne sahip olduğu bildirilmiĢtir. Tüm bu 

bilgilerin ıĢığı altında, PEEK materyalinin, dental implant restorasyonlarında daha az stres 

oluĢturacağı öngörüsü ile titanyum implantlar ile kıyaslanabilir seviyede olduğu iddia 

edilmektedir (15).  

PEEK'in titanyuma göre osteokondüktif özelliği düĢük olmasına rağmen (88) 

titanyum birikimi (89), yüzey pürüzlülüğünün arttırılması ve kimyasal değiĢikliklerle 

PEEK'in erken osseointegrasyonunu sağlamak için biyouyumluluğunun arttırılabileceği 

bilinmektedir. PEEK'in nanometre seviyesinde modifiye edilmesinin birçok yolu olduğu 

raporlanmıĢtır. Ti02, HAF (Florohidroksiapatit) ve HAp gibi nanoparçacıklar, biyoaktif 

nanokompozitler üretmek için melt-blending iĢlemi yoluyla PEEK ile 

birleĢtirilebilmektedir. Ayrıca, modifiye edilmiĢ PEEK‘in saf PEEK'ten önemli ölçüde 

üstün gerilme özellikleri sergilediği gösterilmiĢtir (90). PEEK ayrıca plazma püskürtme 

(78,91), spin kaplama (92,93), plazma gaz asitlendirmesi (94), elektron ıĢını birikimi (95) 

ve plazma batırma ile iyon implantasyonu (96) kullanılarak diğer biyoaktif maddelerle 

kaplanmıĢtır. Nonmodifiye PEEK biyoinert bir materyal olup hidrofobik değere yakın olan 

80-90 derecelik bir su temas açısı (CA) göstermektedir (12,13). Modifiye edilmiĢ PEEK, 

hidrofılisiteye sahiptir ve bu özelliği hücresel proliferasyonun artmasını sağlayabilmektedir 

(97). Biyomalzemenin ve dental implant yüzeyinin ıslanabilirliğinin, materyal ve 

çevresindeki fizyolojik ortam arasındaki etkileĢimi etkilediği rapor edilmiĢtir (98,99). 

Dental implant yüzeyinin ıslanabilirliği UV (Ultraviole) ıĢınlaması ile de 

arttırılabilmektedir. Qahtani ve ark., UV-A ve UV-C ile ıĢınlama sonrası PEEK dahil 4 

orijinal vida tipi implantın ıslanabilirlikteki değiĢikliklerini karĢılaĢtırmıĢ ve PEEK 

implantlarının UV-C ile ıĢınlama sırasında çok az hidrofilize olduğunu (CA = 79 derece) 

bildirmiĢlerdir (13). Xu ve ark. tarafından mikro-/nano-topografik yapılara sahip CFR-

PEEK-nanohidroksiapatiti, yüzey kumlanması oksijen plazması ile modifiye edilerek 

geliĢtirilmiĢtir. AraĢtırmacılar bu modifikasyonun amacının kemik uyumu ve kemik 

dokusu için potansiyel biyoaktif materyalin osteogenezisini, biyouyumluluğunu ve 

osseointegrasyonu arttırmak olduğunu ileri sürmüĢtür (100).  
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PEEK materyali su ile 80 -90  kontak açısı oluĢturduğundan dolayı hidrofobik bir 

materyal olmaya çok yakındır (11–13). Suda çözünürlüğü çok düĢük olduğundan, özellikle 

alerjik hastalarda diğer birçok maddeye kıyasla yabancı maddelere karĢı gösterilen 

reaksiyon çok düĢüktür.  

 Peek materyalinin MRI (manyetik rezonans görüntüleme) için uygun olması, dental 

frezlerle kolayca Ģekillendirilebilir olması ve seri üretiminin yapılabilmesi diğer olumlu 

özelliklerindendir (14). PEEK‘ten ayrıca estetik ortodontik teller de yapılabilmektedir. 

Polieter sulfone ve poliviniliden diflorid gibi diğer polimerlere kıyasla, PEEK ortodontik 

teller diğer metalik teller gibi daha fazla ortodontik kuvvet iletebilmektedir (101). Sonuç 

olarak Peek‘in bu avantajları diĢ hekimliği alanında diğer metal ve alaĢımlarına karĢı ciddi 

bir alternatif olarak düĢünülmesini sağlamaktadır. 

2.4 Osseointegrasyon 

2.4.1 Osseointegrasyonun tanımı 

Osseointegrasyon ilk olarak Branemark tarafından; implant ile yaĢayan kemik 

dokusu arasındaki direkt yapısal ve fonksiyonel bağlantı olarak tanımlanmıĢtır. BaĢka bir 

deyiĢle implant yüzeyi ile kemik yüzeki arasında fibröz bağ dokusu oluĢmaksızın 

gerçekleĢen direk bağlantıdır (28). Zarb 1991 yılında fonksiyonel yükleme sırasında 

kemikte alloplastik materyallerin klinik olarak semptom göstermeyen rijit fiksasyonunun 

sağlanması ve idame ettirilmesi olarak tanımlamıĢtır (102). Bir baĢka çalıĢmada El Askary, 

osseointegrasyonun normal olarak yeniden ĢekillenmiĢ kemik ile implant yüzeyi arasında 

bağ dokusu olmaksızın direkt bir bağlantı olduğunu belirtmiĢtir (103). Günümüzdeki 

osseointegrasyon terimi sadece mikroskopik bir durumu değil aynı zamanda implanta 

uygulanan 1-500 gr kuvvete karĢı implantta gözlemlenebilir bir hareket olmaması durumu 

olan rijit fiksasyonu da tanımlamaktadır.  

Birçok araĢtırmacı, osseointegrasyon teriminin en iyi Ģekilde, ʺfonksiyonel yükleme 

süresince kemik içerisinde klinik olarak asemptomatik rijit fiksasyon aracılığı ile 
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alloplastik materyalin elde edildiği ve devamının sağlandığı iĢlemʺ olarak açıklandığını 

belirtmektedir (54,104). 

2.4.2 Osseointegrasyonu etkileyen faktörler 

1983 yılında Albrektsson ve ark. (54) osseointegrasyonun baĢarısını etkileyen faktörleri 

tanımlamıĢlardır; 

 Ġmplant yüzeyi özellikleri 

 Ġmplant yerleĢtirilecek bölgedeki kemiğin kalite ve kantite özellikleri 

 Ġmplant materyal karakteristiği 

 Ġmplant tasarımı 

 Uygulanacak olan cerrahi prosedürler  

 Ġmplantın yükleme zamanı (52) 

Ayrıca Esposito ve arkadaĢları (105) osseointegrasyonu etkileyen faktörleri endojen ve 

ekzojen faktörler olarak iki grupta toplamıĢlardır; 

 Endojen faktörler genel sağlık durumu, genetik, yaĢ, kemik kalitesi, sigara 

kullanımı, lokal immün cevap, kemik greftlemesi, keratinize diĢeti miktarı, 

radyasyon tedavisi, parafonksiyonlar ve anatomik lokasyon olarak belirtilmiĢtir. 

 Ekzojen faktörler ise biyomateryale bağlı ve cerraha bağlı olan faktörler olarak 

rapor edilmiĢtir. 

2.5 Oral Ġmplantolojide DiĢ Eksikliklerinin Sınıflandırılması 

Kısmi diĢsizliklerin sınıflandırılması için dünyada en geçerli sınıflandırma 1923 yılında 

Edward Kennedy (106)tarafından önerilen sınıflamadır. 

 Kennedy sınıf I: Tek bir arkta çift taraflı posterior diĢ eksikliği 

 Kennedy sınıf II: Tek taraflı distale uzanan posterior diĢ eksikliği 

 Kennedy sınıf III: Anterior ve posteriorunda doğal diĢler bulunan tek taraflı diĢsiz 

alan 

 Kennedy sınıf IV: Çift taraflı (orta hattı geçen) anterior diĢ eksikliği 
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Kennedy sınıflaması Applegate tarafından modifiye edilmiĢ ve sınıflamaya iki grup 

daha eklenmiĢtir.  

 Kennedy-Applegate sınıf V: Anterior destek diĢin zayıf olduğu (ör., lateral keser 

diĢ) diĢlerle çevrili uzun diĢsiz alan 

 

 Kennedy-Applegate sınıf VI: Ġki tarafında diĢ bulunan ve uzunluğu kısa 

olduğundan dolayı sabit protez uygulanabilen diĢsiz alan 

 

Applegate kuralları, Kennedy sınıflamasının uygulanmasıyla ilgili kesin kurallar 

belirlemiĢtir; 

1. DiĢsizlik sınıflaması diĢ çekimleri yapıldıktan sonra yapılmalıdır. 

2. Üçüncü büyük azı diĢi yoksa ve proteze konulmayacaksa sınıflamaya dahil 

edilmemelidir. 

3. Üçüncü büyük azı diĢ varsa ve dayanak diĢ olarak kullanılacaksa sınıflandırmaya 

dahil edilmelidir. 

4. Ġkinci büyük azı diĢi yoksa ve proteze konulmayacaksa, sınıflamaya dahil 

edilmemelidir. 

5. Her zaman en gerideki alan sınıflamayı belirlemektedir. 

6. Sınıflamayı belirleyen diĢsiz alanların dıĢındaki diĢsiz alanlar modifikasyon olarak 

isimlendirilmektedir. 

Kennedy sınıf IV‘ün modifikasyonu mevcut değildir (106–108). 

2.6 Ġmplantolojide Kemik Dokusunun Değerlendirilmesi Ve Rezorbsiyon 

2.6.1 Kemiğin yapısı 

Ġleri seviye bir bağ dokusu olan kemik, insan iskeletine desteklik sağlayan doku ve 

hücrelerin bileĢkesinden oluĢan hücre dıĢı matriks yapısından oluĢmaktadır (109). Kemiğin 

%23‘ü organik matriks, %77‘si hidroksiapatitten oluĢmaktadır. Kemiğin hücresel 

bileĢenleri; osteojenik prekürsör hücreler, osteoblastlar, osteoklastlar ve kemik iliğinin 

hematopoetik hücrelerinden meydana gelmektedir (110). 
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Kemik yapısı kalsifikasyon özelliklerine göre iki tip kemikten oluĢmaktadır. Bunlar 

spongioz kemik ve kortikal kemiktir. Spongioz kemik 0.23-1.0 g/cm
3 
yoğunluğunda olan 

kortikal kemiğin iç kısmındaki tabakadır. Kortikal kemik ise 1.7-2.0 g/cm
3
 yoğunluğunda 

kemik dokusunun etrafını saran yapıdır. Spongioz kemik metabolik fonksiyonları kontrol 

ederken kortikal kemik mekanik destek sağlamaktadır. Spongioz kemik daha gevĢek bir 

yapıdayken, kortikal kemik sıkı fibrillerden oluĢmaktadır (111).  

Kortikal kemik periostla kaplı olup osteoblastları, osteoklastları ve kollajen lifleri 

içermektedir. Periost, Sharpey lifleri  ile kemiğe sıkıca tutunmakta ve kemik için koruyucu 

bir tabaka olarak görev almaktadır. Periost içindeki osteoklast ve osteoblastlar remodeling, 

apozisyon ve rezorbsiyonda rol oynamaktadır (52). 

2.6.2 Kemik sınıflandırılması 

Günümüzde en sık kullanılan kemik sınıflamaları Lekholm ve Zarb sınıflaması ile 

Misch sınıflamasıdır. DiĢsiz çene bölgelerindeki kemiğin yapısıyla alakalı olarak 1985 

yılında  Lekholm ve Zarb‘ın kalite sınıflaması, implant baĢarısını etkileyen faktörleri 

içeren birçok araĢtırmada referans olarak kullanılmıĢtır. Gözle görülebilen kemik 

yapısının, gözenekli ve yoğun bölgelerinin dağılımını ve biçimini ifade eden bu 

sınıflamaya göre 4 kemik tipi belirtilmiĢtir (112,113). 

 Tip I: Kompakt homojen kemik 

 Tip II: Kalın kortikal kemik ile çevrelenmiĢ olan yoğun trabeküler kemik 

 Tip III: Ġnce kortikal kemik tarafından çevrelenmiĢ kalın trabeküler kemik 

 Tip IV: Ġnce kortikal kemik tarafından çevrelenmiĢ düĢük yoğunlukta trabeküler 

kemik olarak belirlenmiĢtir. 

 

 

ġekil 2.1.  Lekholm ve Zarb‘ın kalite açısından kemik sınıflaması 
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Misch tarafından (1999) yapılmıĢ olan kemik yoğunluğu sınıflaması ise Ģu Ģekildedir  

(114): 

 D1 kemik: Yüksek miktarda mineralizasyonlu yoğun kortikal kemik; aĢırı miktarda 

rezorbe olmuĢ diĢsiz anterior mandibulada görülmektedir.  

 D2 kemik: Krette yoğun, kalın poröz kortikal kemik ve altında kalın trabeküler 

kemik; posterior-anterior mandibula ve anterior maksillada lokalizedir.  

 D3 kemik: Ġnce, poröz kortikal kemik ve altında ince trabeküler kemik; posterior-

anterior maksilla ve posterior mandibulada görülmektedir. 

 D4 kemik: Neredeyse kortikal kemiğin hiç olmadığı ve tüm kemik hacmini ince 

trabeküler kemiğin oluĢturduğu kemik. Posterior maksillada görülmektedir. 

 

ġekil  2.2. Misch kemik kalite sınıflaması 

2.6.3 Kemik rezorbsiyonu 

Fizyolojik veya mekanik kuvvetlere cevap olarak kemiğin Ģeklinin tamamen 

değiĢmesine modeling denilmektedir. Ġskeletin maruz kaldığı kuvvetlere karĢı yavaĢ yavaĢ 

uyum sağlaması modelinge neden olmaktadır ve modeling süresince kemik yapımı ve 

yıkımı uyum içinde değildir. EriĢkinlerde kemik modelingi remodelingden daha az 

olmaktadır. Hipoparatiroidi, renal osteodistrofi ve anabolik madde kullanımında modeling 

remodelingden fazla olmaktadır (115). 
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Kemik metabolik olarak hiçbir zaman stabil değildir ve sürekli yenileme 

durumundadır. Bu yenilenme durumu remodeling yani yeniden Ģekillenme olarak 

adlandırılmaktadır. Remodeling doğumdan önce baĢlayıp ölene kadar devam eden bir 

süreçtir. Bu süreç osteoblastlar ve osteoklastlar tarafından oluĢturulmaktadır (116). 

Remodeling, mekanik kuvvetlerin veya fizyolojik etkilerin tesiri altında 

gerçekleĢmektedir. Wolf kanununa göre kemik, üzerine uygulanan kuvvetlere cevap olarak 

uzayıp ve yeniden Ģekillenerek mekanik strese karĢı bir cevap oluĢmaktadır. Uygulanan 

kuvvetlerin etkisi ile kemiğin baskı oluĢan yüzeyinde negatif bir potansiyel oluĢmakta ve 

böylece kemik oluĢumunu uyarılmaktadır. Stresin azaldığı kemik yüzeylerinde 

osteoklastlar kemik rezorpsiyonuna neden olurken, stresin arttığı yüzeylerde osteoblastlar 

tarafından yeni kemik oluĢumu uyarılmaktadır. Bu doğal döngüyü bozan herhangi bir 

neden sonucunda rezorpsiyon-apozisyon dengesi değiĢmekte ve kemik rezorpsiyonu 

baĢlamaktadır (117). Rezorpsiyon mekanik, anatomik, sistemik ve enflamatuar faktörlerin 

birleĢmesiyle oluĢan çok yönlü biyomekanik bir olaydır (118). 

Cawood ve Howell 1988 yılında rezorbe maksilla ve mandibula sınıflandırmasını 

yayılamıĢtır. Rezorpsiyon aĢamalarına göre 6 sınıfta değerlendirilmiĢtir (119). 

 Sınıf I: DiĢli kret 

 Sınıf II: DiĢ çekiminden hemen sonraki alveoler kret 

 Sınıf III: Yeterli geniĢliğe ve yüksekliğe sahip kalın ve yuvarlak alveoler kret 

 Sınıf IV: Yeterli yüksekliğe sahip bıçak sırtı Ģeklinde alveoler kret 

 Sınıf V: Yetersiz yükseliğe ve geniĢliğe sahip yuvarlak Ģekilli alveoler kret 

 Sınıf VI: Kupa Ģeklinde konkaviteye sahip aĢırı rezorbe alveoler kret 

 

ġekil  2.3. Cawood ve Howell‘ in rezorpsiyon sınıflandırması 
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Misch ve Judy‘nin (120) geliĢtirdikleri sınıflandırma rezorbsiyon ve kalan kemik 

açısından bir diğer önemli sınıflandırmadır. Bu sınıflandırma 4 temel gruba, 6 sınıfa 

ayrılmıĢtır. Çekim sonrası kalan mevcut kemiğin durumu, yükseklik-geniĢlik miktarı, 

uygulanacak tedavi seçeneklerini de içeren bir sınıflamadır. 

 Div A: Tüm boyutlarda kullanılabilen ve diĢ çekiminden hemen sonra oluĢan 

uygun kemik 

 Div B: Genellikle yeterli kemik yüksekliğinin ve azalmıĢ kemik geniĢliğinin var 

olduğu az ya da orta Ģiddetteki rezorpsiyona sahip kemik 

 Div C: Tek ya da daha fazla boyutta (yükseklik, geniĢlik, kemik açısı, kron 

boyu/kemik yüksekliği oranı) yetersiz kemik olarak tanımlanmaktadır. Var olan 

kemikte önce geniĢlikte, daha sonra yükseklikte azalma olmaktadır 

 Div D: Uzun dönem diĢsizlik sonucunda alveoler çıkıntı ve bazal kemiğin 

rezorbsiyonla birlikte tamamen yok olma durumu olarak belirtilmiĢtir. Bu durum 

yaygın atrofi ile karakterizedir. 

 

ġekil  2.4. Misch-Judy sınıflaması 
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2.7 Ġmplant biyomekaniği 

Biyomekanik, vücuttaki doku ve organlar ile onlara etki eden kuvvetler arasındaki 

iliĢki olarak tanımlanmaktadır. Ġmplantların doğal diĢlere göre biyomekanik anlamda 

davranıĢlarında farklılıklar bulunmaktadır (121). Doğal diĢler çevresinde bulunan 

periodontal ligamentin stres dağılımı ve Ģok emici görevi bulunmaktadır. Fakat implant 

çevresinde periodontal ligament bulunmamaktadır. Doğal diĢ etrafında bulunan periodontal 

ligament gelen kuvvetleri absorbe ederken implantlar bu kuvvetleri direkt olarak kemiğe 

iletmektedir (122). Ġmplantlarda görülen geç dönemdeki baĢarısızlıklar genellikle 

biyomekanik komplikasyonlardan kaynaklanmaktadır. Oklüzal kuvvetlerin iletilmesi ile 

implant üstü hareketli protezlerde kırılma, abutment veya vida gevĢemesi, implant üstü 

sabit protezlerde porselen veya metalin kırılması, implant gövdesinin boynunda kırık, 

implant çevresinde marjinal kemik rezorpsiyonu gibi biyomekanik sorunlar implant 

baĢarısını doğrudan etkilemektedir. Bu biyomekanik sorunların ana sebebi strestir. Ġmplant 

yerleĢimi ve sonrasında kuvvet faktörleri değerlendirilmeli ve kemik-implant-protez 

sistemi bir bütün olarak korunmalıdır (122,123). 

2.8 Biyomekanik kavramlar 

2.8.1 Kuvvet 

Cismin Ģeklini, hızını ve yönünü değiĢtiren etki kuvvet olarak tanımlanmaktadır. 

Uygulama noktası ve yönü olan ölçülebilir bir vektördür. ―F‖ ile gösterilip birimi ―Newton 

(N)‖ dur. Genel olarak, biyomekanik çalıĢmalarda kuvvet yükleme çeĢitleri, cismin uzun 

ekseni boyunca çekme (tensile), basma (compressive), eğme (bending), burma (torsion) ya 

da çok eksenli (multiaxial) olarak sayılabilmektedir. Bir cisim üzerine uygulanan kuvvet 

sonucu cismin bükülebilir ya da rijit olmasına göre deformasyona veya yer değiĢtirmeye 

uğramaktadır. Basma kuvvetleri implant-protez yapısını birleĢmeye zorlarken, maksalama 

ve çekme kuvvetleri implant-protez yapısının ayrılmasına ve bozulmasına neden 

olabilmektedir. Kemik ve implant için en çok yıkıma neden olan kuvvet tipi makaslama 

kuvvetleridir (23,124). 
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2.8.2 Stres 

Cisme uygulanan bir kuvvette, cismin birim alanında oluĢturduğu tepki, gerilme 

veya stres olarak tanımlanmaktadır. Uluslararası birim sisteminde gerilimin birimi ―N/m²‖ 

olarak belirlense de bazı kaynaklar PSI (pounds per square inch) ve P (pascal) birimini 

kullanmaktaıdr (125). DiĢ hekimliği alanında yapılan araĢtırmalarda, cisimlerin boyutları 

genellikle milimetre olarak hesaplandığı için, ‗Megapaskal‘ (MPa veya N/mm²) gerilme 

birimi olarak kullanılmaktadır (126,127).  

Cisimde kuvvet uygulanması sonucu 3 tip gerilme oluĢabilmektedir. Bunlar 

(125,128): 

• SıkıĢma gerilmesi (Compressive Stress) 

• Çekme Gerilmesi (Tension stress) 

• Makaslama Gerilmesi (Shear Stress) 

2.8.3 Gerinim 

Cisme uygulanan kuvvette birim boyutta oluĢan boyutsal değiĢim gerinim olarak 

tanımlanmaktadır. Bu kuvvetler cisim üstünde biçim değiĢimine sebep olmaktadırlar. ġekil 

değiĢtirme bir kuvvet değil sadece büyüklüktür. Bir cisim üzerine uygulanan kuvvetin 

etkisi ile oluĢan boyutsal değiĢimin cismin baĢlangıç boyutuna oranı gerinim olarak 

tanımlanmaktadır. Gerinim (Strain), boyuttaki değiĢimin cismin ilk boyutuna oranı olarak 

hesaplanmaktadır. Gerinim değeri genellikle yüzde (%) oalrak belirtilmektedir (129). 

Elastik gerinim geçici olmakla beraber uygulanan kuvvetin kaldırılması durumunda 

cisim eski haline geri dönmektedir. Plastik gerinimde ise oluĢan Ģekil değiĢikliği kalıcıdır. 

Elastoplastik gerinim kuvvet etkisiyle oluĢan Ģekil değiĢikliğinin, geriye dönse de tam 

olarak cismin eski halini alamamasıdır. Kuvvet, cismin dayanabileceği gerilim 

kuvvetinden büyük olursa, cisimde kopma veya kırılma meydana gelebilmektedir (125). 



26 

 

2.8.4 Von misses stresi 

Von Mises stresi, esnek (ductile) maddelerde biçim değiĢtirmenin baĢlangıcı olarak 

tanımlanmaktadır. Von Mises stresi, cisim üzerinde oluĢan stres yoğunlaĢmaları ve 

dağılımlarıyla ilgili bilgi vermektedir. 2 yada 3 boyutta oluĢan stresleri birleĢtirerek, tek 

yönde yüklenen cismin çekme (tensile) dayanıklılığını vermekte ve ayrıca kırılma (fatigue) 

dayanıklılığının ölçülmesinde kullanılan analizlerde de kullanılmaktadır (128,130). 

2.8.5 Elastisite modülü 

Elastisite, uygulanan gerilim kaldırıldıktan sonra bir malzemenin önceki durumuna 

dönme yeteneğidir. Elastisite modülü (young modülü), gerilmenin gerinime oranı 

(stres/strain) olup, materyalin sertliğinin ölçüsünü vermektedir. Malzemede üretilen 

gerinim miktarı, malzeme üzerine uygulanan gerilme ile doğru orantılıysa, bu malzemelere 

uygulanan gerilimin malzemenin tüm gövdesine eĢit bir Ģekilde yayıldığı doğrusal elastik 

malzemeler denilmektedir. Bu iliĢki grafik üzerinde çizildiğinde, Young'ın esneklik 

modülü olarak adlandırılan doğrusal stresin bir temsili olan doğrusal bir eğim elde 

edilmektedir (131). Mandibulanın çeneyi açan ve kapatan çiğneme kasları nedeniyle iki 

farklı yönde çekme kuvvetlerine maruz kaldığı göz önünde bulundurulduğunda, çene 

kemiğinin Young modülünün bilinmesi ile farklı noktalarındaki boyutsal değiĢiklikleri 

hesaplanabilmektedir. 

Young modülü, bir stres-strain eğrisinin doğrusal elastik kısmındaki gerilme\gerinim 

iliĢkilerini belirlemek için kullanılmakta ve her zaman malzemenin deforme olmaya 

baĢladığı eğilme noktasının altındadır. Doğrusal elastik malzemelerin çoğunda, uygulanan 

gerilim kalktıktan sonra bile bir miktar deformasyon kalmakta ve bu duruma malzemenin 

plastisitesi denilmektedir. Uygulanan gerilim hala kaldırılmazsa, malzeme tamamen 

deforme olmakta veya önceki Ģekline geri dönememektedir (132). 

2.8.6 Poisson oranı 

Bir malzemenin bir yönde gerildiğinde, diğer iki yönde incelme eğilimi göstermesi 

Poisson etkisi olarak tanımlanmaktadır. Poisson oranı, uygulanan yüke dik olan daraltma 
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geriniminin (enine gerinime), uygulanan yüke paralel olan uzatma gerinimine (eksenel 

gerinime) oranıdır. Moleküler düzeyde, Poisson etkisi, moleküller arasındaki hafif 

hareketlerden ve stresi karĢılamak için malzeme kafesi içindeki moleküler bağların 

gerilmesinden kaynaklanmaktadır. Bağlar yük yönünde uzadığında, diğer iki yönde 

kısalmaktadır. 

Poisson etkisi basınçlı tüplerde önemli bir etkiye sahiptir (kan damarları gibi). Bir 

tüpün içindeki hava/sıvı yüksek basınçlı olduğunda, borunun iç kısmı tekdüze bir kuvvet 

nedeniyle geniĢlemekte ve tüp malzemesi içinde radyal bir gerinime (boru uzunluğu 

boyunca) neden olmaktadır. Poisson etkisi nedeniyle bu radyal stres, tüpün çap olarak 

hafifçe artmasına ve aynı anda uzunluğunu azalmasına neden olacaktır (132). 

2.8.7 Ġzotropi-homojenite-lineer elastisite 

Cisimlerin; uzayda x,y,z eksenlerinde aynı elastikiyete sahip olması durumuna 

izotropi denir. Bu cisimler; poisson oranı ve elastik modül değerleriyle ifade 

edilebilmektedir. Homojenite kavramı; cismin her noktasında aynı mekanik özelliklere 

sahip olması ile tanımlanmaktadır. Lineer elastisite kavramı; cismin geriniminin etki eden 

kuvvetler altında orantısal olarak değiĢtiğini anlatmaktadır (130). 

2.9 Sonlu Elemanlar Stres Analiz Yöntemi 

Dental yapılarda stres analizi, bu yapılardaki gerilimleri belirlemek ve bu yapıların 

mekanik direncini geliĢtirmek amacıyla son yıllarda ilgi çekici bir konu olmuĢtur. Stres 

analizi; kırılgan vernik ile kaplama, gerinim ölçer, holografi, 2 ve 3 boyutlu foto elastisite 

yöntemi, interferometrik ölçüm ve sonlu elemanlar analizi gibi çeĢitli sayısal yöntemlerle 

yapılmaktadır. DiĢ yapılarının stres analizlerinin çoğu fotoelastik teknik kullanılarak 

gerçekleĢtirilmiĢtir. Fotoelastik çalıĢmayı kullanmanın avantajı ise bir 3 boyutlu yapı 

boyunca stresleri ölçebilmesi ve stres seviyelerini belirleyebilmesidir. Bununla birlikte, çift 

kırma bir malzeme gerektirir ve karmaĢık geometrilerde daha zordur (133). 

Sonlu elemanlar metodu 1956 yılında genellikle uçak endüstrisi için geliĢtirilen 

yeni bir stres analizi yöntemidir. BaĢlangıçta, bu teknik sadece havacılık mühendisliğinde 
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yaygın olarak kullanılmıĢ, ancak yavaĢ yavaĢ herhangi bir karmaĢık geometriyi modelleme 

ve anlık sonuçlar sağlamanın verdiği esnekliği nedeniyle, diĢ hekimliğinde de kullanılmaya 

baĢlanmıĢtır (134). DiĢ hekimliğinde ilk olarak 1970'lerde foto elastikiyet testlerinin yerine 

kullanılmıĢtır. Sonlu elemanlar analizi, stres analiz yöntemleri içinde popüler bir sayısal 

yöntemdir. Bu yöntem,  çözümü gerçekleĢtirilecek modelin her bir elemandaki gerilme ve 

gerinimini hesaplamak için bir dizi hesaplama prosedürünü içermektedir. Sonlu elemanlar 

analizi ve sonlu elemanlar metodu aynıdır. Sonlu elemanlar analizi endüstride,  sonlu 

elemanlar metodu ise üniversitelerde daha popüler kullanımlarıdır. Sonlu elemanlar 

metodu, bir yapıdaki stresin fiziksel ölçümlerini hesaplamaya izin vererek, malzeme 

analizi ile problemlerinin çoğunun üstesinden gelmektedir (135). 

Herhangi bir mühendislik problemini çözmek için analitik yöntem, sayısal yöntem 

ve deneysel yöntem olmak üzere üç yöntem vardır (136). Sonlu elemanlar metodu, yapıları 

analiz etmek için kullanılan sayısal bir prosedürdür ve belirli sonuçlar için vurgulanan ve 

analiz edilen bir malzeme veya tasarımın bilgisayar aktarılmıĢ modelinden oluĢmaktadır. 

Sonlu elemanlar metodu mesh olarak adlandırılan ağsı bir yapı oluĢturmak için karmaĢık  

düğümler (node) ve elemanlar kullanılmaktadır. Bu mesh, yapının belirli yükleme 

koĢullarına nasıl tepki vereceğini tanımlayan malzeme ve yapısal özellikleri (elastik 

modül, Poisson oranı ve eğilme direnci) içerecek Ģekilde programlanmıĢtır. Mesh, bir 

örümcek ağı gibi davranmakta, böylece her düğümden (node) bitiĢik düğümlerin her birine 

bir ağ elemanı uzanmaktadır. Ana tema, sınırlı sayıda (sonlu) noktadan hesaplamalar 

yapmak ve ardından tüm etki alanına (yüzey veya hacim) bu sonuçları eklemektir. 

Herhangi bir devamlı nesnenin sonsuz serbestlik derecesi vardır ve sorunu bu formatta 

çözmek mümkün değildir. Sonlu elemanlar metodu, sonsuz serbestlik derecelerini ağ 

yapısı (düğümler ve elemanlar) yardımıyla sonsuzdan sonluya indirmekte ve tüm 

hesaplamalar sınırlı sayıda düğümde yapılmaktadır (137). Bu iĢlevleri ve elemanın gerçek 

geometrisini kullanarak, elemanlar üzerinde etkili olan dıĢ kuvvetler ile düğümlerinde 

meydana gelen yer değiĢtirmeler arasındaki denge denklemleri belirlenebilmektedir. 

Sonlu elemanlar metodunda analiz edilecek yapılar, geometrik Ģekillere bölünmekte 

ve eleman adını almaktadırlar. Daha sonra bu parçalar birbirlerine düğüm noktalarından 

(node) bağlanmaktadır. Analizi, stres etkisi altında nodelarda ortaya çıkan değiĢim miktarı 

belirlemektedir. Oldukça fazla miktarda eleman sayısı kullanmak, kuvvet dağılımının daha 
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hassas bir biçimde hesaplanması adına önemlidir. Yapıyı oluĢturan materyallerin Poisson 

orası ve elastisite modülü belirtilerek yapıların, doğala yakın geliĢen tepkilerine benze 

Ģartlar oluĢturulmaya çalıĢılmaktadır (138,139). 

Genel olarak, 2-boyutlu modelleme ve 3-boyutlu modelleme olmak üzere 2 tip 

analiz kullanılmaktadır. 2-boyutlu modelleme nispeten basittir ve analizin nispeten normal 

bir bilgisayarda yapılmasına izin vermesine rağmen sonuçların doğruluk seviyesi daha 

düĢüktür. 3-boyutlu modelleme daha doğru sonuçlar verirken,  hızlı ve yüksek donanımlı 

bilgisayarlarda etkin bir Ģekilde çalıĢabilmektedir. 2-boyutlu analiz için, elemanlar üçgen 

veya dörtgendir fakat 3-boyutlu analizde 10, 12 veya 14 yüz kullanılmaktadır. 

 FEM, izotropik (aynı özellikler) veya anizotropik (farklı özellikler) olabilen 

malzeme özellikleri ile gerçekleĢtirilmektedir (140). Gerçek hayattaki tüm materyaller 

anizotropiktir, ancak izotropik özelliklere veya ortotropik özelliklere ( x,y,z gibi üç eksen)  

basitleĢtirilmiĢtir. Materyaller için sisteme elastik modül, Poisson oranı,  ve eğilme direnci 

(yield strenght) gibi veriler uygulanmaktadır. Analiz, materyalin farklı bölgelerine, fiziksel 

özelliklerine uygun olarak doğrusal statik analiz veya doğrusal olmayan analiz olarak 

gerçekleĢtirilir. Doğrusal analiz sistemleri elastik deformasyonu belirlemede daha basit ve 

etkilidir. Doğrusal olmayan sistemlerin çoğu, bir malzemenin plastik deformasyonunu 

hesaba katarak kırılmaya kadar test edebilmektedir. FEM'nin nihai sonucu, yükleme 

sırasında yapının normal ve makaslama gerilim değeridir. BaĢarısızlık kriterleri Von-Mises 

stresleri ile ölçülür (141). Gerilme tipi normal stresle sonuçlanan Von-Mises kriterlerinin 

seçilmesinin nedeni, diĢ ve dental materyallerin öncelikle gerilme tipi stres nedeniyle 

baĢarısız olmasıdır. 

Sonlu elemanlar analizi oral cerrahi ve implantoloji alanında da sık 

kullanılmaktadır. Ġlk olarak Tesk ve Widera tarafından 1973 yılında dental implantlar 

üzerinde uygulanmıĢ ve implant çevresinde oluĢan stres dağılımları analiz edilmiĢtir (142). 

Bu amaçla, sonlu elemanlar analizi implantolojide tedavi planlaması açısından önemli ön 

bilgiler açığa çıkarmaktadır. Literatürde, implant etrafındaki kemikte oluĢan stres 

miktarları birçok çalıĢmada değerlendirilmiĢtir (127,143). Yapılan araĢtırmalarda, meydana 

gelen stresin en fazla implantın boyun kısmında, kemiğin kortikal tabakasının implant ile 

temasta olduğu kısmında görüldüğü rapor edilmiĢtir (143,144). Sonlu elemanlar analizi ile 
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elde edilen bu bilgiler ıĢığında implant baĢarısında en önemli risk olarak belirtilen boyun 

rezorbsiyonlarının nedenini ortaya çıkarmakta ve implantın rezorpsiyona bağlı 

baĢarısızlığının önüne geçmek amacıyla planlama öncesi in vitro olarak analizlerin 

yapılması ve böylece olabilecek en doğru planlamayı öngörme imkanını sunmaktadır. 

Sonlu elemanlar analizi, maksilla ve mandibulaya uygulanan implantlarda, çeĢitli kemik 

tiplerinde meydana gelecek stres miktarlarını öngörebilmekte ve var olan kemik tipi için en 

uygun planlamayı ve böylelikle en ideal stres dağılımını belirleme olanağı sağlamaktadır. 

DiĢ hekimliğinin birçok alanında da uygulanan sonlu elemanlar analizi özellikle 

klinik çalıĢmalarda aynı Ģartlarda tekrarlanması imkansız olan araĢtırmaların, farklı 

senaryolar sayesinde sınırsız sayıda tekrarlanabilmesi sağlamaktadır. Ayrıca etik 

sebeplerden dolayı hastalar üzerinde uygulanması zor olan deneylerin herhangi bir etik 

sorumluluk olmadan uygulanabilmesini sağlayan oldukça kullanıĢlı bir araĢtıma 

metotudur. Bu metot, bilgisayar teknolojileri geliĢtirilene dek, biyolojik dokular üzerinde 

uygulanan tıbbi sonlu elemanlar analizi araĢtırmaları her zaman klinik araĢtırmalar ile 

doğrulanmalıdır. 
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3 GEREÇ VE YÖNTEM 

Bu çalıĢma BaĢkent Üniversitesi Tıp ve sağlık Bilimleri AraĢtırma Kurulu tarafından 

onaylanmıĢ (Proje no: D-DA 19/06) ve BaĢkent Üniversitesi AraĢtırma Fonunca 

desteklenmiĢtir. Tez araĢtırmaları BaĢkent Üniversitesi DiĢ Hekimliği Fakültesi ve Ay 

Tasarım Ltd. ġti.‘de gerçekleĢtirildi. 3 boyutlu ağ yapısının homojenlenmesi ve 

düzenlenmesi, üç boyutlu katı modelin oluĢturulması ve FEM stres analizi için Intel Xeon 

® R CPU 3,30 GHz iĢlemci, 500gb Hard disk, 14 GB RAM donanımlı ve Windows 7 

Ultimate Version Service Pack 1 iĢletim sistemli bilgisayardan, Activit, Rhinoceros 4.0 

(3670 Woodland Park Ave N, Seattle, WA 98103 USA) üç boyutlu modelleme 

yazılımından, VRMesh Studio (VirtualGrid Inc, Bellevue City, WA, USA) ve Algor 

Fempro (ALGOR, Inc. 150 Beta Drive Pittsburgh, PA 15238-2932 USA) analiz 

programından yararlanılmıĢtır. 

3.1 ÇalıĢma Modellerinin Gruplandırılması 

Bu çalıĢmada, titanyumdan üretilmiĢ subperiosteal implant gövdesi ve fiksasyon 

vidalarına sahip model ile  %60 karbon fiber ile güçlendirilmiĢ PEEK materyalinden 

üretilmiĢ subperiosteal implant gövdesi ve fiksasyon vidalarına sahip iki farklı model 

oluĢturulmuĢtur. (Tablo 3.1). Her iki model de aynı protetik üst yapılara ve parçalara 

sahiptir. 

Tablo 3.1. ÇalıĢma modellerinin gruplandırılması 

 Subperiosteal implant gövdesi Fiksasyon vidası 

Model 1 (Ti-Ti) Titanyum Titanyum 

Model 2 (P-P) PEEK PEEK 

3.2 Kemik Dokusu Modelinin OluĢturulması 

Tam diĢsiz bir eriĢkin hastanın tomografisi, maksillaya ait geometrik modelin 

oluĢturulması amacıyla arĢivden seçilmiĢtir. Tomografi kesitleri DICOM (Digital Imaging 
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and Communications in Medicine) formatında 3D-Doctor (Able Software Corp., , MA, 

USA) yazılımına aktarılmıĢtır. 

3D-Doctor yazılımıyla bilgisayarlı tomografi ile magnetik rezonansı içeren birçok 

görüntüleme yöntemiyle oluĢturulan görüntüler, bilgisayar ortamında yeniden 

oluĢturulabilmektedir. Yazılım ile yeniden elde edilen görüntülerde yeniden biçimlendirme 

ve sadeleĢtirme gibi değiĢiklikler yapılabilmektedir. 

Kesitler üzerindeki kemik dokular, 3D-Doctor yazılımıyla ―interactive segmentation‖ 

tekniğiyle ayrıĢtırılarak ―Complex Render‖ yöntemiyle üç boyutlu model haline 

getirilmiĢtir. Yapılan modelleme üzerinde VR Mesh yazılımında çene modelinin 

topografik ve boyutsal düzenlemelerinden sonra oluĢan üç boyutlu model, pürüzsüz bir 

yüzey haline getirilerek maksillanın modelleme iĢlemi tamamlanmıĢtır. Kemik dokusundan 

offset yöntemi ile spongioz kemik elde edilmiĢ ve gerekli uyumlamaların yapılması ile 

kuvvet aktarımı sağlanmıĢtır (ġekil 3.1.). 

  

ġekil 3.1. Üç boyutlu maksilla modelinde kortikal ve spongiyoz kemik görüntüsü 

Elde edilen 3 boyutlu model, .stl formatında 3D-Doctor yazılımından Algor Fempro 

(Algor Inc, USA) yazılımına aktarılmıĢtır. Üç boyutlu modelleme programları için Stl 

formatı evrensel bir değer taĢımaktadır. Stl formatında düğümlerin koordinat bilgilerinin 

saklanması mümkündür ve bu sayede programlar arası bilgi aktarımı sırasında aktarılan 

bilgide herhangi bir kayıp olmamaktadır.  
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3.3 Ġmplant, abutment ve vida modellerinin oluĢturulması 

Rhinoceros 4.0 (3670 Woodland Park Ave N, Seattle, WA 98103 USA) üç boyutlu 

modelleme yazılımından, VRMesh Studio (VirtualGrid Inc, Bellevue City, WA, USA) 

programından yararlanılmıĢtır. Boolean yöntemi ile protetik parçalar, subperiosteal implant 

vidaları ve kemik dokuları arasında uyumlandırma yapılarak kuvvet aktarımı sağlanmıĢtır. 

Modeller, Rhinoceros yazılım programında uzayda doğru koordinatlara yerleĢtirilmiĢ ve 

modelleme iĢlemi tamamlanmıĢtır. 

3.4 Analizi yapılacak matematiksel modellerin oluĢturulması 

VR Mesh yazılımında yapılan modeller, Algor yazılımına .stl Ģeklinde yüzey verisi 

olarak atıldıktan sonra Algor yazılımında analizlerinin yapılabilmesi için, içi dolu Ģekilde 

meshlenmesi gerekmektedir. Meshleme iĢleminde, modeller mümkün olabildiğince 10 

düğüm noktalı (brick tipi) elemanlardan oluĢturulmuĢtur. Modellerdeki yapıların 

merkezine yakın bölgelerde gerektiğinde yapının tamamlanabilmesi için daha az düğüm 

noktalı elemanlar kullanılmıĢtır. Bu modelleme tekniği sayesinde hesaplamayı 

kolaylaĢtırmak üzere mümkün olan en yüksek düğüm noktalı elemanlar ile en yüksek 

kalitede ağ yapısının oluĢturulması çalıĢılmıĢtır. Çene modellerinde bulunan ve analiz 

iĢlemini zorlaĢtıran dik ve dar bölgeler çizgisel elemanlardan arındırılarak düzenli hale 

getirilmiĢtir (ġekil 3.2). 
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ġekil 3.2. OluĢturulan çalıĢma modeli görüntüsü 

3.4.1 Modellerdeki eleman ve nod sayıları 

Modeller Bricks ve Tetrahedra elemanlar Ģeklinde katı modele çevrilmiĢtir. Bricks ve 

Tetrahedra katı modelleme sisteminde, Fempro modelde oluĢturabildiği kadar 8 nodlu 

elemanlar kullanılmaktadır. 8 nodlu elemanların gerekli detaya ulaĢamadığı durumlarda 7 

nodlu, 6 nodlu, 5 nodlu ve 4 nodlu elemanlar kullanılmaktadır.  

ÇalıĢmanın gerçekçi sonuçlar vermesi için programın el verdiği ölçüde, maksilla 

modelinin boyutlarını göz önüne alarak mümkün olduğunca fazla eleman sayısı seçilmiĢtir. 

Çene modelleri ve üst yapıları içeren matematiksel modellerde kullanılan eleman ve 

düğüm sayıları tabloda verilmiĢtir.  

Tablo 3.2. OluĢturulan modellerdeki düğüm ve eleman sayıları 

 Model 1 Model 2 

Düğüm Sayısı 556365 556365 

Eleman Sayısı 2972897 2972897 
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3.5 Materyal özellikleri 

Algor yazılımı ile uyumlu hale getirilen modelin maksillaya ailt olduğunu, 

subperiosteal implant ve protetik parçaların hangi materyalden yapıldığını yazılıma 

tanıtmak gerekmektedir. Modelleri oluĢturan yapıların her birine, fiziksel özelliklerini 

tanımlayan materyal (Elastiklik modülü ve Poissson oranı) değerleri verilmiĢtir (Tablo 

3.3). 

Tablo 3.3. Modellerde kullanılan materyallerin özellikleri  

Komponent Young Modulus (Mpa) Poisson’s Ratio 

Kortikal kemik 13700 0.3 

Spongiyoz kemik 1500 0.3 

Polimetilmetakrilat 3000 0.35 

%60 Kft-Peek 150000 0.356 

Titanyum 110000 0.34 

3.6 Yükleme koĢullarının belirlenmesi 

Çiğneme kuvvetlerini simule etmek için protetik üst yapıya maksiller anterior 

bölgedeki keser diĢler ve maksiller posterior bölgedeki birinci ve ikinci premolar diĢler, 

birinci molar diĢ bölgesinden vertikal ve 30  açılı olmak üzere 3 farklı yükleme yapılmıĢtır.  

Maksiller posterior bölgede 1.premolar, 2. premolar ve 1.molar diĢlerin okluzal 

yüzeylerine çift taraflı vertikal olarak toplam 150 N kuvvet uygulanmıĢtır (ġekil 3.3). 
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ġekil 3.3. Posterior maksillaya uygulanan dik kuvvetlerin meshli model üzerindeki görüntüsü 

Maksiller posterior bölgede 1.premolar, 2. premolar ve 1.molar diĢlerin okluzal 

yüzeylerine tek taraflı 30  açı ile oblik olarak toplam 100 N kuvvet uygulanmıĢtır (ġekil 

3.4).  

 

ġekil 3.4. Posterior maksillaya uygulanan oblik kuvvetlerin meshli model üzerindeki görüntüsü 
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Maksiller anteriordaki santral ve lateral keser diĢlere vertikal yönde toplam 150 N 

kuvvet uygulanmıĢtır (ġekil 3.5). 

 

ġekil 3.5. Anterior maksillaya uygulanan dik kuvvetlerin meshli model üzerindeki görüntüsü 

3.7 Sonuçların yorumlanması 

Sonlu elemanlar stres analizleri sonucunda elde edilen değerler, varyansı olmayan 

matematiksel hesaplamalar sonucu ortaya çıktığından istatistiksel analizler 

yapılamamaktadır. Bu durumda kesit görüntülerinin ve düğümlerdeki stres miktarının ve 

dağılımlarının hassas bir Ģekilde değerlendirilmesi ve yorumlanmasıdır.  

Uygulanan kuvvetler sonucunda oluĢan stresler σ ile sembolize edilen normal stresler 

(gerilme ve sıkıĢma stresi) ve ז ile sembolize edilen makaslama stresleri olmak üzere iki 

gruba ayrılmaktadır. 

Bir adet üç boyutlu stres elemanının x, y, z düzlemlerine 1 adet normal stres ve 2 

adet makaslama stresi etki etmektedir. Makaslama stresler, זxy= זyx, זyz=זzy, זxz=זzx Ģeklinde 
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gösterilebilmektedir. Dolayısıyla herhangi bir üç boyutlu elemanın stres durumu tamamen 

3 normal ve 3 makaslama stres komponenti Ģeklinde tanımlanmaktadır.  

Üç boyutlu elemanlarda en büyük stres değeri bütün makaslama stres bileĢenlerinin 

sıfır olduğu durumda oluĢmaktadır. Bir eleman bu konumda olduğunda normal stresler 

‗Principle Stres‘ olarak tanımlanmaktadır. Principle Stres; maksimum principle stres, 

intermediate principle stres ve minimum principle stres olarak 3‘e ayrılmaktadır. Genelde 

σ1 en büyük pozitif değeri, σ3 en küçük negatif değeri ve σ2 ise ara bir değeri 

göstermektedir. Bu değerleri sıraya koyacak olunursa; σ1> σ2> σ3 olarak gösterilmektedir.  

σ1: Maksimum principle stres olup en büyük pozitif değerdir ve tipik olarak en yüksek 

gerilme stresini simgelemektedir.  

σ3: Minimum principle stres olup, en küçük negatif değerdir ve tipik olarak en yüksek 

sıkıĢma stresini simgelemektedir.  

Analiz sonuçlarında artı değerler gerilme streslerini, eksi değerler ise sıkıĢma streslerini 

belirtmektedir. Bir stres elemanında hangi stres tipinin mutlak değeri daha büyük ise, stres 

elemanı o stres tipinin etkisi altında değerlendirilmektedir.  

Kırılgan materyaller için principal stres değeri önemlidir.  Çünkü σ1 en yüksek gerilme 

dayanıklılığına eĢit veya daha büyük değerde olduğunda ve σ3 mutlak değeri, en yüksek 

sıkıĢma dayanıklılığına eĢit veya daha büyük olduğu durumda baĢarısızlık oluĢmaktadır.  

Von Mises Stres, metal gibi çekilebilir (ductile) materyaller için, deformasyonun 

baĢlangıcı olarak tanımlanmakta ve 3 principle stres değerinden hesaplanmaktadır; 

σ
ı
=  (σ1- σ2)

2
 + (σ2- σ3)

2
 (σ3- σ1)

2
 / 2 

Bu formül sayesinde implant materyalinde ve arayüz bağlantılarında oluĢan stresler 

nitelik ve nicelik yönünden değerlendirilebilmektedir. Arayüz bağlantılarında ve implant 

üzerinde meydana gelen Von Mises Stres değeri titanyumun gerilme dayanıklılığını (yield 

strength) geçerse mekanik baĢarısızlık oluĢmaktadır. Ayrıca Von Mises Stres değerleri 

streslerin yoğunlaĢtığı alanları ve dağılımlarıyla ilgili genel bir bilgi elde etmek amacıyla 

da değerlendirilebilmektedir. 
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4 BULGULAR 

Bu çalıĢmada farklı materyallerden üretilen subperiosteal implant gövdesi ve 

fiksasyon vidasını içeren subperiosteal implant sistemlerine anteriorda 150 N vertikal 

yönde, posteriorda çift taraflı 150 N vertikal yönde ve tek taraflı 100 N 30  açıyla 

uygulanması sonucu her modelde 3 farklı senaryo oluĢturulmuĢtur. Toplam 6 senaryoda 

açığa çıkan stres değerleri sonlu elemanlar stres analizi ile analiz edilmiĢtir. Kortikal 

kemikte ortaya çıkan stres dağılımları maksimum principal ve minimum principal stres 

verileriyle, subperiosteal implant ve fiksasyın vidası üzerinde oluĢan stresler ise von mises 

verileriyle değerlendirilmiĢtir. 

4.1 Posterior Dik Kuvvetler Etkisinde OluĢan Stresler 

Maksiller posterior bölgedeki 1.premolar, 2.premolar ve 1.molar diĢlerin okluzal 

yüzeylerine çift taraflı olarak 150 N dikey kuvvet uygulandığında subperiosteal implant 

gövdesinde, fiksasyon vidalarında, kortikal kemikte ve spongiyoz kemikte, iki farklı 

subperisoteal implant sistemlerinin oluĢturduğu stres değerleri ve dağılımları incelenmiĢtir. 

(Tablo 4.1) 

Tablo 4.1. Ġki farklı subperiosteal implant sisteminde ve kemikte oluĢan stres değerleri ve dağılımları 

 Model 1 Model 2 

Subperiosteal implant gövdesi-Von Mises Stres (N/mm²) 101.579 N/mm² 57.0768 N/mm² 

Fiksasyon vidası- Von Mises Stres (N/mm²) 5.97596 N/mm² 2.36163 N/mm² 

Kortikal-Maksimum Asal Stres (N/mm²) 4.34911 N/mm² 4.76748 N/mm² 

Kortikal-Minimum Asal Stres (N/mm²) -6.46994 N/mm² -10.2343 N/mm² 

Spongioz-Maksimum Asal Stres (N/mm²) 1.02835 N/mm² 0.968582 N/mm² 

Spongioz-Minimum Asal Stres (N/mm²) -4.02832 N/mm² -2.80387 N/mm² 

4.1.1 Subperiosteal implant gövdelerinde oluĢan Von Mises Stres değerleri 

Uygulanan kuvvet sonucunda subperiosteal plak üzerinde oluĢan maksimum Von 

Mises stres değeri birinci modelde 101.579 N/mm², ikinci modelde ise 57.0768 N/mm²  

ölçülmüĢtür (ġekil 4.1 ve 4.2). 
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ġekil 4.1. Model 1‘deki posterior dik kuvvetlere karĢı titanyum subperisoteal implant gövdesi 

üzerinde oluĢan Von Mises Stresler 

  

ġekil 4.2. Model 2‘deki posterior dik kuvvetlere karĢı PEEK subperisoteal implant gövdesi üzerinde 

oluĢan Von Mises Stresler 
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4.1.2 Fiksasyon vidalarında oluĢan Von Mises Stres değerleri 

Fiksasyon vidalarında oluĢan Von Mises stres değerleri birinci modelde 5.97596 

N/mm², ikinci modelde ise 2.36163 N/mm² ölçülmüĢtür (ġekil 4.3 ve 4.4). 

 

ġekil 4.3. Model 1‘deki  posterior dik kuvvetlere karĢı titanyum fiksasyon vidaları üzerinde oluĢan 

Von Mises Stresler 

 

ġekil 4.4. Model 2‘deki posterior dik kuvvetlere karĢı PEEK fiksasyon vidaları üzerinde oluĢan Von 

Mises Stresler 
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4.1.3 Kemikte oluĢan Maksimum ve Minimum Asal Stres Değerleri 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluĢan maksimum asal stres değeri 

model 1‘de 4.34911 N/mm², model 2‘de ise 4.76748 N/mm² olarak ölçülmüĢtür (ġekil 4.5 

ve 4.6).  

 

ġekil 4.5. Model 1‘deki posterior dik kuvvetlere karĢı kortikal kemikte oluĢan maksimum asal stresler 

 

ġekil 4.6. Model 2‘deki posterior dik kuvvetlere karĢı kortikal kemikte oluĢan maksimum asal stresler 
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Kortikal kemikte oluĢan minimum asal stres değerleri ise molde1‘de -6.46994 

N/mm² ve model 2‘de -10.2343 N/mm² olarak ölçülmüĢtür (ġekil 4.7 ve 4.8). 

 

ġekil 4.7. Model 1‘deki posterior dik kuvvetlere karĢı kortikal kemikte oluĢan minimum asal stresler 

 

ġekil 4.8. Model 2‘deki posterior dik kuvvetlere karĢı kortikal kemikte oluĢan minimum asal stresler 
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Posterior bölgeye uygulanan dik kuvvetler sonucunda spongioz kemikte oluĢan 

maksimum asal stres değerleri model 1‘de 1.02835 N/mm² ve model 2‘de 0.968582 N/mm² 

olarak ölçülmüĢtür (ġekil 4.9 ve 4.10). 

 

ġekil 4.9. Model 1‘deki posterior dik kuvvetlere karĢı spongioz kemikte oluĢan maksimum asal 

stresler 
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ġekil 4.10. Model 2‘deki posterior dik kuvvetlere karĢı spongioz kemikte oluĢan maksimum asal 

stresler 

Uygulanan dik kuvvetler sonucunda spongioz kemikte oluĢan minimum asal stres 

değerleri model 1‘de -4.02832 N/mm²ve model 2‘de -2.80387 N/mm² olarak ölçülmüĢtür 

(ġekil 4.11 ve 4.12). 

 

ġekil 4.11. Model 1‘deki posterior dik kuvvetlere karĢı spongioz kemikte oluĢan minimum asal 

stresler 
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ġekil 4.12. Model 2‘deki posterior dik kuvvetlere karĢı spongioz kemikte oluĢan minimum asal 

stresler 

4.2 Posterior Oblik Kuvvetler Etkisinde OluĢan Stresler 

Maksiller posterior bölgedeki 1.premolar, 2.premolar ve 1.molar diĢlerin okluzal 

yüzeylerine tek taraflı olarak 30  açı ile 100 N oblik kuvvet uygulandığında subperiosteal 

implant gövdesinde, fiksasyon vidalarında, kortikal kemikte ve spongiyoz kemikte, iki 

farklı subperisoteal implant sistemlerinin oluĢturduğu stres değerleri ve dağılımları 

incelenmiĢtir (Tablo 4.2) 

Tablo 4.2: Ġki farklı subperiosteal implant sisteminde ve kemikte oluĢan stres değerleri ve dağılımları 

 Model 1 Model 2 

Subperiosteal implant gövdesi-Von Mises Stres (N/mm²) 88.4967 N/mm² 49.069 N/mm² 

Fiksasyon vidası-Von Mises Stres (N/mm²) 1.9272 N/mm² 0.611475 N/mm² 

Kortikal-Maksimum Asal Stres (N/mm²) 6.14525 N/mm² 8.85611 N/mm² 

Kortikal-Minimum Asal Stres (N/mm²) -5.57116 N/mm² -8.44144 N/mm² 

Spongioz-Maksimum Asal Stres (N/mm²) 0.506614 N/mm² 0.472745 N/mm² 

Spongioz-Minimum Asal Stres (N/mm²) -0.762301 N/mm² -1.02716 N/mm² 
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4.2.1 Subperiosteal implant gövdelerinde oluĢan Von Mises Stres değerleri 

Uygulanan kuvvet sonucunda subperiosteal plak üzerinde oluĢan maksimum Von 

Mises stres değeri birinci modelde 88.4967 N/mm², ikinci modelde ise 49.069 N/mm²  

ölçülmüĢtür (ġekil 4.13 ve 4.14). 

 

ġekil 4.13. Model 1‘deki posterior 30  açıyla uygulanan oblik kuvvetlere karĢı titanyum subperisoteal 

implant gövdesi üzerinde oluĢan Von Mises Stresler 



48 

 

 

 

ġekil 4.14. Model 2‘deki posterior posterior 30  açıyla uygulanan oblik kuvetlere karĢı PEEK 

subperisoteal implant gövdesi üzerinde oluĢan Von Mises Stresler 
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4.2.2 Fiksasyon vidalarında oluĢan Von Mises Stres değerleri 

Fiksasyon vidalarında oluĢan Von Mises stres değerleri birinci modelde 1.9272 

N/mm², ikinci modelde ise 0.611475 N/mm² ölçülmüĢtür (ġekil 4.15 ve 4.16). 

 

ġekil 4.15. Model 1‘deki posterior 30  açıyla uygulanan oblik kuvvetlere karĢı titanyum fiksasyon 

vidaları üzerinde oluĢan Von Mises Stresler 

 

ġekil 4.16. Model 2‘deki posterior 30  açıyla uygulanan oblik kuvvetlere karĢı PEEK fiksasyon 

vidaları üzerinde oluĢan Von Mises Stresler 
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4.2.3 Kemikte oluĢan Maksimum ve Minimum Asal Stres Değerleri 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluĢan maksimum asal stres değeri 

model 1‘de 6.14525 N/mm², model 2‘de ise 8.85611 N/mm² olarak ölçülmüĢtür (ġekil 4.17 

ve 4.18).  

 

ġekil 4.17. Model 1‘deki posterior 30  açıyla uygulanan oblik kuvvetlere karĢı kortikal kemikte oluĢan 

maksimum asal stresler 

 

ġekil 4.18. Model 2‘deki posterior 30  açıyla uygulanan oblik kuvvetlere karĢı kortikal kemikte oluĢan 

maksimum asal stresler 
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Kortikal kemikte oluĢan minimum asal stres değerleri ise molde1‘de -5.57116 

N/mm² ve model 2‘de -8.44144 N/mm² olarak ölçülmüĢtür (ġekil 4.19 ve 4.20). 

 

ġekil 4.19. Model 1‘deki posterior 30  açıyla uygulanan oblik kuvvetlere karĢı kortikal kemikte oluĢan 

minimum asal stresler 

 

ġekil 4.20. Model 2‘deki posterior 30  açıyla uygulanan oblik kuvvetlere karĢı kortikal kemikte oluĢan 

minimum asal stresler 
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Spongioz kemikte oluĢan maksimum asal stres değerleri model 1‘de 0.506614 

N/mm² ve model 2‘de 0.472745 N/mm² olarak ölçülmüĢtür (ġekil 4.21 ve 4.22). 

 

ġekil 4.21. Model 1‘deki posterior 30  açıyla uygulanan oblik kuvvetlere karĢı spongioz kemikte 

oluĢan maksimum asal stresler 

 

ġekil 4.22. Model 2‘deki posterior 30  açıyla uygulanan oblik kuvvetlere karĢı spongioz kemikte 

oluĢan maksimum asal stresler 
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Uygulanan oblik kuvvetler sonucunda spongioz kemikte oluĢan minimum asal stres 

değerleri model 1‘de -0.762301 N/mm²ve model 2‘de -1.02716 N/mm² olarak ölçülmüĢtür 

(ġekil 4.23 ve 4.24). 

 

ġekil 4.23. Model 1‘deki posterior 30  açıyla uygulanan oblik kuvvetlere karĢı spongioz kemikte 

oluĢan minimum asal stresler 

 

ġekil 4.24. Model 2‘deki posterior 30  açıyla uygulanan oblik kuvvetlere karĢı spongioz kemikte 

oluĢan minimum asal stresler 
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4.3 Anterior Dik Kuvvetler Etkisinde OluĢan Stresler 

Maksiller anteriordaki santral ve lateral keser diĢlere vertikal yönde toplam 150 N 

kuvvet uygulandığında subperiosteal implant gövdesinde, fiksasyon vidalarında, kortikal 

kemikte ve spongiyoz kemikte, iki farklı subperisoteal implant sistemlerinin oluĢturduğu 

stres değerleri ve dağılımları incelenmiĢtir (Tablo 4.3) 

Tablo 4.3: Ġki farklı subperiosteal implant sisteminde ve kemikte oluĢan stres değerleri ve dağılımları 

 Model 1 Model 2 

Subperiosteal implant gövdesi-Von Mises Stres (N/mm²) 90.0199 N/mm² 37.772 N/mm² 

Fiksasyon vidası-Von Mises Stres (N/mm²) 7.99523 N/mm² 2.52118 N/mm² 

Kortikal-Maksimum Asal Stres (N/mm²) 4.93589 N/mm² 3.53895 N/mm² 

Kortikal-Minimum Asal Stres (N/mm²) -7.57283 N/mm² -11.5963 N/mm² 

Spongioz-Maksimum Asal Stres (N/mm²) 0.763854 N/mm² 0.71419 N/mm² 

Spongioz-Minimum Asal Stres (N/mm²) -2.91361 N/mm² -1.55603 N/mm² 

4.3.1 Subperiosteal implant gövdelerinde oluĢan Von Mises Stres değerleri 

Uygulanan kuvvet sonucunda subperiosteal plak üzerinde oluĢan maksimum Von 

Mises stres değeri birinci modelde 90.0199 N/mm², ikinci modelde ise 37.772 N/mm²  

ölçülmüĢtür (ġekil 4.25 ve 4.26). 
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ġekil 4.25. Model 1‘deki anterior dik açılı kuvvetlere karĢı titanyum subperisoteal implant gövdesi 

üzerinde oluĢan Von Mises Stresler 
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ġekil 4.26. Model 2‘deki anterior dik açılı kuvvetlere karĢı PEEK subperisoteal implant gövdesi 

üzerinde oluĢan Von Mises Stresler 
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4.3.2 Fiksasyon vidalarında oluĢan Von Mises Stres değerleri 

Fiksasyon vidalarında oluĢan Von Mises stres değerleri birinci modelde 7.99523 

N/mm², ikinci modelde ise 2.52118 N/mm² ölçülmüĢtür (ġekil 4.27 ve 4.28). 

 

ġekil 4.27. Model 1‘deki anterior dik açılı kuvvetlere karĢı titanyum fiksasyon vidaları üzerinde 

oluĢan Von Mises Stresler 

 

ġekil 4.28. Model 2‘deki anterior dik açılı kuvvetlere karĢı PEEK fiksasyon vidaları üzerinde oluĢan 

Von Mises Stresler 
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4.3.3 Kemikte oluĢan Maksimum ve Minimum Asal Stres Değerleri 

Uygulanan kuvvet sonucunda kortikal kemikte oluĢan maksimum asal stres değeri 

model 1‘de 4.93589 N/mm², model 2‘de ise 3.53895 N/mm² olarak ölçülmüĢtür (ġekil 4.29 

ve 4.30).  

 

ġekil 4.29. Model 1‘deki anterior dik açılı kuvvetlere karĢı kortikal kemikte oluĢan maksimum asal 

stresler 

 

ġekil 4.30. Model 2‘deki anterior dik açılı kuvvetlere karĢı kortikal kemikte oluĢan maksimum asal 

stresler 
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Kortikal kemikte oluĢan minimum asal stres değerleri ise molde1‘de -7.57283 

N/mm² ve model 2‘de -11.5963 N/mm² olarak ölçülmüĢtür (ġekil 4.31 ve 4.32). 

 

ġekil 4.31. Model 1‘deki anterior dik açılı kuvvetlere karĢı kortikal kemikte oluĢan minimum asal 

stresler 

 

ġekil 4.32. Model 2‘deki anterior dik açılı kuvvetlere karĢı kortikal kemikte oluĢan minimum asal 

stresler 
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Spongioz kemikte oluĢan maksimum asal stres değerleri model 1‘de0.763854 N/mm² 

ve model 2‘de 0.71419 N/mm² olarak ölçülmüĢtür (ġekil 4.33 ve 4.34). 

 

ġekil 4.33. Model 1‘deki anterior dik açılı kuvvetlere karĢı spongioz kemikte oluĢan maksimum asal 

stresler 

 

ġekil 4.34. Model 2‘deki anterior dik açılı kuvvetlere karĢı spongioz kemikte oluĢan maksimum asal 

stresler 
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Uygulanan oblik kuvvetler sonucunda spongioz kemikte oluĢan minimum asal stres 

değerleri model 1‘de -2.91361 N/mm²ve model 2‘de -1.55603 N/mm² olarak ölçülmüĢtür 

(ġekil 4.35 ve 4.36). 

 

ġekil 4.35. Model 1‘deki anterior dik açılı kuvvetlere karĢı spongioz kemikte oluĢan minimum asal 

stresler 

 

 

ġekil 4.36. Model 2‘deki anterior dik açılı kuvvetlere karĢı spongioz kemikte oluĢan minimum asal 

stresler 
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5 TARTIġMA 

5.1 ÇalıĢma Amacının TartıĢılması 

Günümüzde diĢ eksikliği nedeniyle çiğneme, konuĢma ve estetik gibi fonksiyonların 

kaybından dolayı problem yaĢayan hastalar için dental implantlar yaygın olarak 

kullanılmaktadır (145–147). Dental implantlar subperiosteal (kemik üzerine yerleĢtirilen), 

transosteal (kemik boyunca uzanan) ve endosteal (kemik içerisine yerleĢtirilen) implantlar 

olarak sınıflandırılmaktadır (29).  

Günümüzde endosteal implantlar ile atrofik çenelerin rehabilitasyonu ve anında 

yükleme protokolleri birtakım zorluklar içermektedir. Literatürde, bu zorlukları gidermek 

amacıyla birçok teknik önerilmiĢtir. Otojen kemik grefti gibi rekonstrüktif prosedürler ve 

alloplastik gretlemeyle birlikte yönlendirilmiĢ kemik rejenerasyonu gibi teknikler sıklıkla 

kullanılmaktadır (45). Otojen kemik greftlemesinin ikinci bir cerrahi alan gerektirmesi, 

operasyon süresini artırması, donör bölgede kırık riskinin artması ve postoperatif ağrı gibi 

olumsuz etkileri bulunmaktadır (148–150). Her iki teknik için de greft maturasyonunun 

tamamlanması için birkaç ay beklenmesi gerekmektedir (151).  

 Atrofik çenelerin rehabilitasyonu için önerilen diğer alternatif tedavi seçenekleri ise 

açılı implantlar, all on 4 sistemleri ve uzun dönem stabil sonuçları olan zigoma 

implantlarıdır (42–44). Atrofik çenelerdeki anatomik değiĢiklikler önemli anatomik 

yapıların hasar görme riskini artırmaktadır. Bu nedenle bu tip çenelerdeki cerrahi 

operasyonlarda deneyimli hekimler gereklidir (152). 

Zigoma implantları, hekimin deneyimine ve hastanın durumuna göre lokal ya da 

genel anestezi altında yapılabilmektedir (43). Ciddi atrofik çenelerde kısa implantların 

kullanımı tartıĢmalıdır (153). Literatürdeki sinüs lift, inferior alveolar sinir lateralizasyonu 

ya da distraksiyon osteogenezisi gibi diğer teknikler birçok farklı sonuçlar sunmaktadır 

(154–156).  
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Ġlk all on 4 konsepti aĢırı atrofik çenelerde 2003 yılında Paulo Malo tarafından ortaya 

atılmıĢtır. Bu dizaynın amacının tamamen diĢsiz çenelerin sabit restorasyonlarını daha az 

implant sayısı ile sağlamak ve daha da önemlisi bu dizaynın posteriorda kantilever 

uygulamasını minimalize etmesi ya da tamamen ortadan kaldırması olarak rapor edilmiĢtir. 

Bu sistemin maksillada uygulanmasının maksiller kemiğin daha düĢük kemik kalitesine 

sahip olması ve daha fazla trabeküler kemikle birlikte daha az yoğunluğunun olmasından 

dolayı biraz daha riskli olduğu belirtilmiĢtir (157). All on 4 sistemi ile ilgili yapılan bir 

sonlu elemanlar stres analizi çalıĢmasında oluĢan maksimum von Mises stres değerlerinin 

titanyumun gerilme dayanımının altında olduğu rapor edilmiĢtir (44). Dört adet implant 

üzerine protetik restorasyonun yerleĢtirildiği bu sistemde, implantların herhangi birinin 

enfeksiyon gibi sebeplerden dolayı sökülmesi gereken durumlarda sistem tamamen 

kullanılmaz hale gelmektedir. Ayrıca özellikle maksilla anteriorda atrofik kemik varlığında 

bu sistem yine kullanılamamaktadır. 

Subperiosteal implantlar, çene kemiğinin endosteal implantları destekleyemeyecek 

kadar atrofiye olduğu ve özellikle osteoartrit sebepli fazla derecede porlu hale geldiği 

durumlarda kullanılmaktadır. Subperiosteal implant uygulaması sırasında cerrahi 

operasyon süresi greftleme prosedürüyle birlikle uygulanan endosteal implantlara göre 

daha kısadır. Ayrıca subperiosteal implantlarda endosteal implantlarda olan greftin 

olgunlaĢması için bekleme süresinin olmaması ve anında yükleme protokollerinin 

uygulanabilmesi subperiosteal implantların en önemli avantajları arasında 

sayılabilmektedir (152,158,159).  

ÇalıĢmamızda kullanılan yeni nesil subperiosteal implantlar (atrofik çene kemikleri 

için üç boyutlu yazıcı ile kiĢiye özel imal edilen subperiosteal implant-AMSJI) geleneksel 

implantların kullanımını imkansız hale getiren aĢırı maksiller kemik rezorpsiyonu, düĢük 

kemik kalitesi ve pnömatizasyon varlığında zigoma implantlarına veya kemik greftleme ve 

transplantasyonuna alternatif bir çözüm olarak tasarlanmıĢtır (46).  

Maksiller sinüziti olan hastalarda, lengthof fiksasyon vidaları ile Schneiderian 

membranın perforasyonunu önlemek amacıyla önceden planlama yapılmasına imkan 

vererek zigoma implantlarına göre üstün bir özelliğe sahip olmaktadır. Ayrıca 

periimplantitis varlığında lokal anestezi altında subperiosteal implantın her bir postu bazal 
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iskeletten ayrılarak enfeksiyon hızlıca kontrol altına alınırken aynı protez kullanılmaya 

devam edilebilecek Ģekilde korunmaktadır. ÇalıĢmamızda kullanılan yeni nesil 

subperiosteal implanların bu özelliği, rezorbe çenelerdeki diğer alternatif tedavi 

seçeneklerine karĢı tercih edilmesini sağlamaktadır (6).  

Günümüzde implant materyalleri metaller, seramikler ve polimerler olarak 

ayrılmaktadır. Metal alaĢımları içinden dental implantlarda en yaygın olarak Ti-6Al-4V 

alaĢımı kullanılmaktadır (63). Seramik materyaller arasından ise dental implantlar için en 

sık Zirkonyum oksit kullanılmasına rağmen klinik uygulamalarda zirkonyum oksit 

implantların baĢarısı tam olarak bilinmemektedir (68,76). Son zamanlarda yapılan 

çalıĢmalarda dental implant materyallerine alternatif olarak poli eter eter keton (PEEK) 

materyali ve modifikasyonları düĢünülmüĢtür (7). Staniland ve ark. (79), PEEK dental 

implantların Titanyum implantlara göre daha düĢük stres kalkanı gösterebileceğini 

bildirmiĢtir. Saf PEEK‘in elastisite modülü koritkal kemik, Ti ve seramik materyallere 

göre oldukça düĢüktür. PEEK‘in dental implant olarak kullanılabilmesi için daha yüksek 

elastisite modülüne sahip olması gerekmektedir. Bu nedenle karbon fiber destekli PEEK 

(Cfr-PEEK) ve cam fiber destekli PEEK (Gfr-PEEK) gibi PEEK modifikasyonları 

geliĢtirilmiĢtir. Cfr-PEEK‘in elastisite modülü 18 Gpa iken, bu değer Gfr-PEEK‘te 12 

Gpa‘ya düĢmektedir (85,86). Karbon fiber destekli PEEK‘in kortikal kemiğe benzer 

elastisite modülüne sahip olması, kortikal kemikte titanyum implantlar ile kıyaslanabilir 

miktarda stres oluĢturacağı öngörülmektedir (15).  

Daha önce yapılan çalıĢmalarda %30 karbon fiber destekli PEEK dental implantların, 

titanyuma göre herhangi bir avantajının bulunmadığı gösterilmiĢtir (16). Schwitalla ve ark. 

(9) ise %60 karbon fiber destekli PEEK‘in titanyum ile biyomekanik özelliklerinin benzer 

olduğunu ve dental implant materyali olarak yeterli gerilme dayanımına sahip olduğunu 

rapor etmiĢtir. Mounir ve ark. (17), aĢırı atrofik maksillaya sahip hastalar üzerinde 

yaptıkları çalıĢmada titanyum ve PEEK materyalinden üretilen subperiosteal implantları 

kemik rezorbsiyonu, mobilite, enfeksiyon, protez kırılması veya implantın açığa çıkması 

yönünden karĢılaĢtırmıĢlardır. ÇalıĢmalarının sonucuna göre iki tip subperiosteal implantta 

da baĢarılı sonuçlar elde edilmiĢ ve PEEK‘in titanyuma alternatif bir materyal olarak 

kullanılabileceğini önermiĢlerdir. Bu bilgiler göz önünde bulundurularak çalıĢmamızda 
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%60 karbon fiber destekli PEEK ve titanyum materyalinin biyomekanik davranıĢlarının 

karĢılaĢtırılması düĢünülmüĢtür. 

ÇalıĢmamızda, standart olarak aynı protetik parçalara ve üst yapıları olan, fakat farklı 

materyalden subperiosteal implant gövdesi ve fiksasyon vidasına sahip subperiosteal 

implant sistemlerinin maksiller kemiğe yerleĢtirildikten sonra okluzal kuvvetler altında 

oluĢan streslerin ölçülmesi ve karĢılaĢtırılması amaçlanmıĢtır.  

5.2 ÇalıĢma Yönteminin TartıĢılması 

Kompleks biyomekanik olay veya problemlerin klinik ve deneysel çalıĢmalarla 

açıklanması oldukça zordur. Sonlu Elemanlar Stres Analiz Yöntemi (FEM) bir yapıdaki 

stresin fiziksel ölçümlerini hesaplamaya izin vererek, malzeme analizi ile problemlerin 

çoğunun üstesinden gelmektedir (135). FEM, gerçek modelin dijital olarak taranması veya 

bilgisayarlı tomografi görüntüleri yardımıyla oluĢturulan hassas geometrik modellerle 

yapılmaktadır (137).  

Sevimay ve ark. (160), kemik görüntüsünü orjinaline benzer Ģekilde ve boyutta elde 

edebilmek için bilgisayarlı tomografi kullanılması gerektiğini belirtmiĢlerdir. Bizim 

çalıĢmamızda tam diĢsiz eriĢkin bir hastanın tomografi görüntüleri kullanılarak maksillaya 

ait geometrik model oluĢturulmuĢtur. OluĢturulan üç boyutlu model ile ilgili boyutsal ve 

topografik düzenlemeler yapıldıktan sonra model, pürüzsüz bir yüzey haline getirilerek 

maksillanın modelleme iĢlemi tamamlanmıĢtır. Kemik dokusundan offset yöntemi ile 

spongioz kemik elde edilmiĢ ve gerekli uyumlamaların yapılması ile kuvvet aktarımı 

sağlanmıĢtır.  

Carlsson ve ark.‘nın (161) çalıĢmasında, tam diĢsiz hastalarda implant üstü hibrit 

proteze gelen okluzal kuvvetleri 130 N olarak belirlenmiĢtir. Carlssonn ve Lindquist (162), 

10 tam diĢsiz hasta üzerinden yürüttükleri çalıĢmalarında, hastaların sabit implant üstü 

protezler ile tedavilerinden sonra ısırma kuvvetinin anlamlı derecede 80 N‘dan 240 N‘a 

çıktığını rapor etmiĢtir. Total protez ve implant destekli protez varlığındaki ısırma 

kuvvetini kıyaslayan baĢka bir çalıĢmada implant destekli protezde ısırma kuvvetinin 

anlamlı derece 116 N‘dan 200 N‘a çıktığı belirtilmiĢtir (163). Han ve ark. (164), 
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maksimum ısırma kuvvetinin erkeklerde molar bölgede 382 N ve keser bölgede 176 N iken 

bu değerler kadınlarda molar bölgede 216 N ve keser bölgede 108 N olarak hesaplanmıĢtır. 

Literatürde daha önce subperiosteal implantlarla ilgili herhangi bir FEM çalıĢması 

yapılmadığından dolayı çaılĢmamızda kullanılan kuvvetler endoosseoz implant 

çalıĢmalarında kullanılan kuvvetleri referans alarak belirlenmiĢtir.  

Mericske‘nin (165) çalıĢmasına göre ağız içinde implantlara gelen aksiyel ve lateral 

kuvvetler her zaman birlikte görülmektedir. Bu nedenle çalıĢmamızda hem vertikal yönlü 

hem de lateral yönlü kuvvetlerin etkilerini inceleyebilmek amacıyla hem 30  açı ile oblik 

hem de vertikal kuvvetler uygulanmıĢtır. Çiğneme kuvvetlerini simule edebilmek amacıyla 

protetik üst yapıya maksiller anterior bölgedeki keser diĢlere vertikal yönde toplam 150 N, 

maksiller posterior bölgedeki premolar diĢler ile birinci molar diĢ bölgesinden vertikal 

olarak çift taraflı toplam 150 N ve ayrıca 30  açı ile oblik olarak tek taraflı toplam 100 N 

kuvvet uygulanmıĢtır.  

ÇalıĢmamızın temel amacı titanyum ile %60 karbon fiber destekli PEEK 

materyallerinin biyomekanik davranıĢlarının kıyaslanması olduğundan dolayı aynı 

maksilla modeli üzerinde belirlenen bölgelere aynı miktardaki kuvvetlerin uygulanmasıyla 

bu çalıĢma, incelenen materyallerin mekanik özelliklerinin değerlendirilmesine 

odaklanmıĢtır.  

5.3 Bulguların TartıĢılması 

Maksimum asal stresler çekme tipindeki gerilimleri, minimum asal stresler ise 

sıkıĢma tipindeki gerilimleri ifade etmektedir. Von Mises stres değeri, metaller veya bazı 

polimerler gibi sünebilir materyaller için önemlidir.  Gerilme dayanımı (Tensile strength) 

ise materyalin plastik Ģekil değiĢtirmeye baĢladığı gerilme değeri olarak tanımlanmaktadır. 

Materyal üzerinde oluĢan maksimum von Mises stres değeri, materyalin gerilme 

dayanımını aĢtığı durumlarda materyal üzerinde plastik deformasyon meydana 

gelmektedir. Maksimum von Mises stres değerleri, materyalin gerilme dayanımından daha 

düĢük olmalıdır (166,167). 
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ÇalıĢmamızda titanyum (model 1) ve peek materyalinden (model 2) iki adet 

subperiosteal implant sistemi oluĢturulmuĢ ve bu sistemlere 3 farklı kuvvet yükleme 

protokolü uygulanmıĢtır. Böylece 6 farklı senaryoda stres analizleri gerçekleĢtirilmiĢtir. 

Tüm senaryolarda titanyum subperiosteal plak üzerinde oluĢan von Mises stres 

değerleri, PEEK plak üzerindeki streslerin yaklaĢık iki katı daha fazla bulunmuĢtur. Tüm 

kuvvet uygulama protokollerinde iki tip plakta da maksimum von Mises stresi ağırlıklı 

olarak plağın abutment parçaları üzerinde birikmiĢtir.  Anterior bölgeden kuvvet 

uygulaması sonucunda von Mises stres değeri, titanyum plağın anteriordaki abutment ve 

anterior kanat bölgesinde en yüksek değerine ulaĢırken, PEEK plakta en yüksek von Mises 

stresleri sadece plağın anteriordaki abutment parçasında birikmiĢtir. Ġki tip subperiosteal 

plakta da biriken stresler iki materyalin gerilme dayanımından daha az olduğu için iki 

materyal de subperiosteal plak olarak kullanıma uygundur yorumu yapılabilmektedir. 

Karbon fiber destekli PEEK materyalinin gerilme dayanımının titanyumdan yaklaĢık iki 

kat daha fazla olduğu ve titanyum plakta biriken stres değerlerinin, PEEK plağından 

yaklaĢık iki kat daha fazla olması göz önünde bulundurulduğunda PEEK materyalinin 

subperiosteal plaklarda kullanımının yüksek baĢarı oranına sahip olduğu 

söylenebilmektedir. Bütün senaryolarda aynı maksilla modeli kullanıldığı düĢünülürse, 

plaklar üzerinde biriken stres miktarı farklılığının kullanılan materyallerin farklı 

biyomekanik özelliklerinden kaynaklandığı düĢünülebilir. 

Uygulanan kuvvetler sonucunda fiksasyon vidalarında oluĢan von Mises stres 

değerleri incelendiğinde, subperiosteal plaklardaki gibi tüm senaryolarda titanyum 

vidalarda PEEK vidalara göre yaklaĢık iki kat daha fazla stres oluĢmuĢtur.  

Padolino ve ark‘nın (168) humerus kırıklarında kullanılan karbon fiber destekli 

PEEK ve titanyum plak ve vidalarını karĢılaĢtırdıkları klinik araĢtırmada, iki grupta da 

postoperatif benzer klinik bulgular elde edilirken iki grubun radyolojik verilerinde 

farklılıklar tespit edilmiĢtir. Karbon fiber destekli PEEK plakların altında titanyum plaklara 

göre oldukça fazla kemik remodellingi gerçekleĢtiği bildirilmiĢtir. Ayrıca metal grupta 

istatistiksel olarak anlamlı derecede daha fazla kemik rezorbsiyonu gözlemlenmiĢtir. 

Yapılan birçok hayvan ve insan çalıĢmasında rijit plakların altında kemik rezorbsiyonu 

gerçekleĢtiği gösterilmiĢtir (169–172). Ayrıca karbon fiber destekli PEEK materyalinin 
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yüksek elastisite modülüne sahip olmasından dolayı plak ve kemik kontağını artırdığı rapor 

edilmiĢtir. Yine aynı çalıĢmada titnayum ve PEEK vidalar arasında da benzer sonuçlar elde 

edilmiĢ (168) ve bu bulgular bizim sonuçlarımızla uyumlu bulunmuĢtur.  

Okumura ve ark. (173), kemikte oluĢan stresin implant boynunda yer alan kortikal 

kemik kalınlığıyla iliĢkili olduğunu ve kortikal kemik kalınlığı azaldıkça kemikte oluĢan 

stresin arttığını rapor etmiĢlerdir. Okluzal kuvvetlerin etkisiyle kortikal ve spongiyoz 

kemikte oluĢan von Mises streslerin dağılımlarının incelendiği bir çalıĢmada, kortikal 

kemikte spongiyoz kemiğe göre anlamlı derecede daha yüksek stres değerleri bulunmuĢtur 

(174). Topkaya ve ark.‘nın (175) çalıĢmasında da benzer sonuçlar rapor edilmiĢtir. Bu 

bilgiler ıĢığında, kortikal kemik tabakasının spongiyoz kemiğe göre implanta daha fazla 

destek verdiği görülmektedir. ÇalıĢmamızda bu sonuçları destekleyecek Ģekilde tüm 

senaryolarda kortikal kemikte oluĢan gerilim ve sıkıĢma tipi stres değerleri spongiyoz 

kemikte oluĢan streslere göre daha fazla bulunmuĢtur. Kortikal kemik desteğinin ve oluĢan 

stresin spongiyoz kemiğe oranla daha fazla olması, iki kemik tipinin farklı elastisite 

modülüne sahip olmasıyla açıklanmaktadır (176–178). Kortikal kemik okluzal kuvvetlerin 

etkisiyle daha fazla stresi absorbe etmekte ve bundan dolayı implant çevresi kemikte 

rezorbsiyona neden olmaktadır (166). 

ÇalıĢmadaki bütün senaryolar göz önünde bulundurulduğunda kortikal kemikte 

oluĢan en fazla gerilim tipi (maksimum asal) stres değerleri ikinci modelde anterior 

kuvvetlerin etkisi altında gerçekleĢmiĢtir. Kortikal kemikte oluĢan en yüksek sıkıĢma tipi 

(minimum asal) stres değerleri ise yine ikinci modelde fakat posterior bölgedeki oblik 

kuvvetlerin etkisi altında bulunmuĢtur. Bunun sebebinin, iki senaryoda da aynı maksilla 

modeli kullanıldığı için implant materyalinin farklılığından kaynaklandığı 

düĢünülmektedir.  

Spongiyoz kemikteki stres miktarları ve dağılımları incelendiğinde, iki plak türünde 

de benzer sonuçlar bulunmuĢtur. Spongiyoz kemikte oluĢan en fazla gerilim ve sıkıĢma tipi 

stres değerleri birinci modelde posterior dik kuvvetlerin etkisi altında gerçekleĢmiĢtir. Ġki 

plak tipinde de spongiyoz kemikte benzer stres miktarları birikmiĢtir. Bu durum, kortikal 

kemiğin gelen okluzal yükleri absorbe etmesinden kaynaklı olabileceği düĢünülmektedir. 
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Naert ve ark.‘nın hayvan çalıĢmasında (179), kortikal kemiğe gelen yüklerin 60 

N/mm²‘den fazla stres oluĢturduğu durumlarda kemikte mikro çatlakların olabileceği ve bu 

streslerin 120 N/mm²‘yi aĢtığı durumlarda ise kemikte patolojik kırıkların olabileceği 

belirtilmiĢtir. BaĢka bir çalıĢmada ise kemiğin fizyolojik stres sınırının 40 N/mm² olduğu 

rapor edilmiĢtir (180). ÇalıĢmamızda analiz edilen bütün senaryolarda kortikal kemikte 

oluĢan stres miktarı kemiğin daha önce belirtilen fizyolojik stres sınırırın altındadır. 

Dolayısıyla çalıĢmada incelenen subperiosteal implant sistemi hem titanyum hem de %60 

karbon fiber destekli PEEK materyali için biyomekanik olarak baĢarılı sonuçlar vermiĢtir. 

Rotini ve ark. (181) çalıĢmalarında karbon fiber destekli PEEK plakların iki temel 

avantajından bahsetmiĢlerdir. Bunlar, floroskopi altında intraoperatif olarak daha iyi 

görünmesi ve metallerde vidaların çıkarılmasını zorlaĢtıran vida-plak arasında oluĢan 

soğuk füzyonun PEEK materyalinde oluĢmaması olarak belirtilmiĢtir. PEEK‘in bu avantajı 

enfeksiyon gibi nedenlerden dolayı subperiosteal plağın çıkarılması gereken durumlarda 

vidaların rahatlıkla sökülebilmesini sağlamaktadır.  

Daha önce yapılan bir çalıĢmada karbon fiber destekli PEEK dental implantların, 

titanyuma göre herhangi bir avantajının bulunmadığı gösterilmiĢtir (16). Schwitalla ve ark. 

(9) ise titanyum, saf PEEK ve %60 karbon fiber destekli PEEK dental implantları 

kıyasladıkları çalıĢmalarında, en yüksek von Mises streslerinin saf PEEK imaplantta 

görüldüğünü ve %60 karbon fiber destekli PEEK ile titanyum implantların benzer 

biyomekanik davranıĢ sergilediğini rapor etmiĢlerdir. Bizim çalıĢmamızda da %60 karbon 

fiber destekli PEEK materyalinin kemikte oluĢturduğu stres, titanyum ile benzer değerlerde 

bulunmuĢtur. Bu bulguya göre karbon fiber destekli PEEK materyalinin titanyuma klinik 

olarak bir alternatif olabileceği düĢünülebilmektedir.  

PEEK materyalinin titanyuma göre üretimi üç boyutlu yazıcılarla daha kolay ve daha 

düĢük maliyetlidir. ÇalıĢmamız sonuçlarına göre, %60 karbon fiber destekli PEEK 

subperiosteal implantlar titanyum subperiosteal implantlarla kıyaslandığında kemik 

üzerinde benzer biyomekanik davranıĢ sergilemiĢtir. Bu bulgular doğrultusunda %60 

karbon fiber destekli PEEK subperiosteal implant materyali, titanyuma alternatif bir 

materyal olarak düĢünülebilmektedir.   
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6 SONUÇLAR 

AĢırı atrofik maksilla için farklı biyomateryallerden üretilen yeni nesil subperiosteal 

implant gövdesi ve fiksasyon vidalarının biyomekanik davranıĢlarını sonlu elemanlar stres 

analiz yöntemi ile araĢtıran bu çalıĢmada elde edilen önemli sonuçlar Ģunlardır; 

 OluĢturulan bütün senaryolarda titanyumdan üretilmiĢ yeni nesil 

subperiosteal plak ve fiksasyon vidaları üzerinde oluĢan von Mises değerleri, 

%60 karbon fiber takviyeli PEEK materyalinden üretilen subperiosteal plak 

ve vidalar üzerindeki streslerin yaklaĢık iki katı daha fazla bulunmuĢtur. 

  Kortikal kemikte oluĢan en fazla gerilim tipi stres değerleri, anterior 

bölgeden uygulanan dik kuvvetlerin etkisi altında karbon fiber destekli PEEK 

materyalinden üretilen subperiosteal implant modelinde gözlemlenmiĢtir.  

 Kortikal kemikte oluĢan en yüksek sıkıĢma tipi stres değerleri, posterior 

bölgedeki oblik kuvvetlerin etkisi altında ve yine karbon fiber destekli PEEK 

subperiosteal implant modelinde görülmüĢtür. 

 Spongioz kemikte en çok stresin oluĢtuğu bölge, kortikal kemik kalığnlığının 

fazla olduğu posterior bölgedeki titnayum subperiosteal implant modelinde 

posterior dik kuvvetlerin uygulandığı senaryoda gerçekleĢmiĢtir. 

 Genel olarak titanyum ve karbon fiber destekli PEEK materyalinden üretilen 

subperiosteal implantlar kemikte benzer stres değerleri oluĢturduğundan 

dolayı kemik üzerinde benzer biyomekanik davranıĢ sergilemektedirler. 

Özetle %60 karbon fiber destekli PEEK subperiosteal implantlar titanyum 

subperiosteal implantlar ile kıyaslandığında kemik üzerinde benzer biyomekanik davranıĢa 

sahiptir. ÇalıĢmamız sonuçlarına göre %60 karbon fiber destekli PEEK, subperiosteal 

implantlar için titanyum materyaline alternatif olarak düĢünülebilmektedir. 

Bu çalıĢmada kullanılan maksilla modeli belirli bir klinik durumu yansıtacak Ģekilde 

bir hastaya ait tomografi görüntüsü kullanılarak elde edilmiĢtir. Anatomik varyasyonlar 

elde edilecek bulguları değiĢtirebilmektedir. AĢırı atrofik maksilladaki subperiosteal 

implant sistemleri üzerinde yapılan stres analiz çalıĢmalarının yetersiz olması nedeniyle bu 
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çalıĢmanın da sonuçlarının karĢılaĢtırılabilmesi amacıyla benzer subperiosteal implant 

tasarımı veya materyali kullanılarak yeni çalıĢmalarının yapılabileceği düĢünülmektedir. 

Ayrıca bu çalıĢmada kullanılarn %60 karbon fiber destekli PEEK materyalinden üretilen 

yeni nesil subperiosteal implant her ne kadar titanyum ile benzer sonuçlar verse de, bu 

tasarımın ve materyalin in vivo çalıĢmalarda değerlendirilmesi gerekmektedir.  
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