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ÖZET 

SAKAR D., Hex ve Non-hex Titanyum Taban Dayanaklar Üzerine Üretilen Çok 

Üniteli Monolitik Zirkon Köprülerde Kuvvet Dağılımının Sonlu Elemanlar Stres 

Analizi ile Karşılaştırılması. Hacettepe Üniversitesi, Diş Hekimliği Fakültesi, 

Protetik Diş Tedavisi Uzmanlık Tezi, Ankara, 2022. Üst çene ön bölgede çok üniteli 

implant üstü restorasyonlarda hex ve non-hex dayanaklar kullanılmasının implant 

sistemi ve çevre kemik dokuda oluşan stresler üzerindeki etkisi ile ilgili literatürde 

yeterli bilgi yoktur. Bu çalışmanın amacı, implant üstü çok üniteli monolitik zirkon 

köprülerde hex ve non-hex dayanakların farklı kombinasyonlar ile kullanıldığı 

durumlarda implant, dayanak ve kemikte oluşan streslerin değerlendirilmesidir. Bu 

amaçla, sonlu elemanlar stres analizi için tomografi verilerinden üst çene bölümlü 

dişsiz kemik modeli oluşturuldu. 13, 11 ve 23 numaralı dişler bölgesine üç adet 

implant üzeri altı üye monolitik zirkon köprü tasarlandı. Hex ve non-hex dayanakların 

farklı kombinasyonlarda kullanıldığı beş çalışma modeli oluşturuldu. Her modelde 

restorasyonların singulum bölgesinden palatolabial yönde 45° açıyla, her dişe 50 N 

büyüklüğünde olacak şekilde toplamda 300 N kuvvet uygulandı. Kortikal ve 

trabeküler kemikte meydana gelen maksimum ve minimum principal stres değerleri, 

implant boynu ve dayanaklarda oluşan Von Mises stres değerleri hesaplandı. Kortikal 

kemikte oluşan maksimum principal stres değerleri 3,43 ile 30,82 MPa, minimum 

principal stres değerleri ise -4,29 MPa ile -11,39 MPa aralığındadır. Trabeküler kemik 

için maksimum principal stres değerleri 1,29 ile 1,96 MPa, minimum principal stres 

değerleri -0,47 MPa ile -0,79 MPa aralığındadır. Von Mises stresler incelendiğinde 

implant boynu için 56,70-98,97 MPa arasında değerler elde edilirken dayanaklardaki 

stres değerleri 73,50-123,07 MPa aralığındadır. Platform-switch konikal bağlantılı 

implantlarda hex ve non-hex dayanak sistemleri kortikal ve trabeküler kemik üzerinde 

benzer stres değerleri oluşturdu. Hex dayanaklarda implant boynunda daha yüksek 

değerlerde stresler oluşurken dayanaklarda daha düşük değerler gözlendi. 

Anahtar kelimeler: Sonlu elemanlar analizi; stres; implant; dayanak; implant-

dayanak bağlantısı. 
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ABSTRACT 

SAKAR D., Comparison of Force Distribution with Finite Element Stress 

Analysis in Multi-Unit Monolithic Zircon Bridges Fabricated on Hex and Non-

hex Titanium-Base Abutment. Hacettepe Üniversitesi, Diş Hekimliği Fakültesi, 

Protetik Diş Tedavisi Uzmanlık Tezi, Ankara, 2022. Knowledge about the stress 

value created by the use of hex and non-hex abutments in multi-unit implant supported 

restorations in the anterior maxillary region on the implant system and surrounding 

bone tissue is insufficient. The aim of this study was to evaluate the stresses on the 

implant, abutment and bone when hex and non-hex abutments are used with different 

combinations in multi-unit monolithic zirconia bridges on implants. For this purpose, 

maxillary partially edentulous bone model was created from tomography data for finite 

element stress analysis. Six unite monolithic zirconia bridges on three implants were 

designed for the 13, 11 and 23 numbered teeth. Five  models were created in which 

hex and non-hex abutments were used in different combinations. In each model, a total 

force of 300 N was applied to each tooth at an angle of 45° in the palatolabial direction 

from the cingulum region of the restorations. Maximum and minimum principal stress 

values in cortical and trabecular bone, Von Mises stress values on implant neck and 

abutments were calculated. The maximum principal stress values in the cortical bone 

range from 3,43 to 30,82 MPa, and the minimum principal stress values range from -

4,29 MPa to -11,39 MPa. Maximum principal stress values for trabecular bone range 

from 1,29 to 1,96 MPa, and minimum principal stress values range from -0,47 MPa to 

-0,79 MPa. When Von Mises stresses are examined, values between 56,70-98,97 MPa 

are obtained for the implant neck, while the stress values at the abutments are in the 

range of 73,50-123,07 MPa. Similar stress values on cortical and trabecular bone was 

calculated for hex and non-hex abutment systems in platform-switch conical 

connection implants. Hex abutments had higher stresses on the implant neck, while 

lower values were observed on the abutments. 

 

Keywords: Finite element analysis; stress; dental implant; abutment; implant-

abutment connection 
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1. GİRİŞ 

Dental implantların kullanımı, kısmi veya tam dişsiz hastaların rehabilitasyonu 

için kabul görmüş ve öngörülebilir bir tedavi yöntemidir (1). İmplantlarda başarı oranı 

yüksek olmasına rağmen, implantlar veya implant destekli sabit dental protezlerdeki 

(SDP) biyolojik ve teknik komplikasyonların uzun SDP’lerde arttığı bildirilmektedir 

(2). İmplant-dayanak bağlantısının tipi, implant bileşenlerinin konfigürasyonları veya 

SDP malzemesinin tasarımı ve biyomekanik özellikleri, implantların çevresindeki 

veya SDP üzerindeki stres dağılımında önemli rol oynar (3). 

İmplant dayanak sistemleri, bir implant, implanta bağlanan dayanak ve 

dayanağı implanta sabitlemek için kullanılan dayanak vidasından oluşmaktadır. Çoğu 

dayank implant platformuna vida ile sabitlenir ve restorasyon direkt olarak dayanağa 

(Üçlü Kademe sistemi) ya da implant platformuna (İkili Kademe sistemi) 

vidalanabilir. Bir başka seçenek olarak restorasyon, implanta vida (Üçlü Kademe 

sistemi) ile sabitlenen dayanak üzerine geleneksel restorasyonlarda olduğu gibi 

simante edilebilir. Ayrıca, simantasyon ya da vidalama yöntemi olmaksızın dayanağın 

kilitlenmesi ya da sürtünme etkisi ile implant platformuna yerleşimini sağlayan 

implant sistemleri de mevcuttur (4). 

İnternal bağlantılı implantlar, hex veya non-hex dayanaklarla kullanılabilir (5). 

Hex dayanaklar rotasyonel pozisyon bilgisi ve anti-rotasyonel etki sağlar; ancak non-

hex dayanaklar da çeşitli klinik durumlarda kullanılmaktadır (6). Non-hex dayanaklar, 

implant açılanmalarını daha iyi tolere edebildikleri için çok üniteli implant destekli 

vidalı SDP’ler için endikedir (5). Hex dayanaklar tek kronlar için önerilmesine rağmen 

implantlar paralele yakın konumlarda yerleştirildiğinde SDP'lerle de kullanılabilir (3). 

Tipik olarak hex dayanaklar kron restorasyonları için endikedir ancak dar vida 

delikleri non-hex dayanaklardaki gibi daha geniş vida delikleri olanlara kıyasla daha 

estetik olduğundan SDP’ler için de kullanılabilir. Ek olarak hex dayanakların 

yüksekliği (5,5 mm) daha fazladır, bu da non-hex dayanaklarla (3,5 mm) 

karşılaştırıldığında altyapı için daha iyi bir stabilite sağlar (1). Hex dayanaklarda 

implant ve dayanak stabilitesinin non-hex yapıya göre daha başarılı olduğu birçok 

çalışmada ortaya konulmuştur. Aynı zamanda olası mikrosızıntı açısından önemli 

ölçüde mikro hareketliliğin de az olduğu gösterilmiştir (7). Non-hex dayanaklarla ilgili 

dikkat edilmesi gereken konu, eksantrik kuvvetler altında dayanak vidaları ve implant-
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dayanak arayüzünde daha fazla stres rapor edilmiş olmasıdır. Hex veya non-hex 

dayanakların seçimi büyük ölçüde implantların pozisyon ve açılanmalarına bağlıdır (3, 

8, 9). 

SDP'lerin stabilitesini artırmak için hex ve non-hex dayanaklar kombine olarak 

kullanılabilir (9, 10). Bu strateji, protezin oturması üzerinde olumlu bir etkiye sahip 

olabilir ve implant abutment bağlantısının uzun vadeli bütünlüğünü iyileştirebilir (5). 

Bununla birlikte, bu yaklaşımı destekleyen bilimsel kanıtlar eksiktir ve daha fazla 

klinik ve laboratuvar araştırmasına ihtiyaç vardır (11). 

Titanyum; biyolojik uyumu, korozyona direnci, düşük moleküler ağırlığı, 

düşük yoğunluğu ve yüksek gerilme dayanıklılığı nedeniyle dayanak üretiminde en 

çok kullanılan metal alaşımdır (12). Titanyumun avantajlı fiziksel özellikleri 

nedeniyle, titanyum dayanaklar posterior implantlar için ilk tercihtir. Bu dayanaklar 

prefabrike stok veya CAD/CAM frezelenmiş kişiye özel dayanaklar olarak 

bulunmaktadır (13).  

Ti-Base dayanaklar, en güncel dayanak tasarımlarından biridir. Özellikle 

estetik gereksinimin olduğu bölgelerde bu dayanakların üzerlerine şekillendirilen 

restorasyonların istenilen estetik sonuçları verdiği görülmüştür (14, 15). Direkt olarak 

zirkonyadan üretilen dayanakların aksine bu parçalar üzerine üretilen restorasyonların 

implant ile temas eden yüzeyinin titanyum oluşu mekanik avantaj sağlamaktadır (16). 

Mekanik stresin kemik dokusu üzerinde hem olumlu hem de olumsuz etkileri 

olabilir (17, 18). Belirli bir eşiğin altına kadar artan mekanik stresler kemik 

yoğunluğunu ve apozisyonunu artırabilse de yorgunluk eşiğinin üzerindeki mekanik 

streslerin sonucunda meydana gelen mikro hasar, kemik rezorpsiyonuna neden olur 

(18, 19). Kemiğe etki gösteren kuvvetler belli limitler içerisinde olduğunda kemiğin 

rezorpsiyon ve apozisyonu denge içerisinde olduğundan kemiğin seviyesi de bu 

sayede korunmuş olur (20). İmplanta gelen normalin üzerindeki yükler kemiğin 

rezorbe olmasına sebep olur. Bununla beraber implantta kırılma da oluşabilir. Az yük 

gelmesinden dolayı ise kullanılmama atrofisi sonucu kemik rezorbsiyonları da 

görülebilmektedir (21, 22).   

Bir cisme uygulanan kuvvet sonucu, kuvvete karşı bir direnç gelişir. Bu 

kuvvete karşı birim alanda meydana gelen tepkiye stres denir. Bu stres dışarıdan gelen 

kuvvetle eşit şiddette ve zıt yöndedir. Uygulanan kuvvet ve içeride oluşan direnç 
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cismin tüm yüzeyine dağılır (23). Kortikal kemik tarafından en iyi tolere edilen 

kuvvetler sıkışma stresleri iken makaslama ve gerilme stresleri kemik-implant 

bağlantısına negatif etkisi olan kuvvetlerdir (24). 

Diş hekimliği pratiğinde kullanılan malzemelerin mekanik dayanıklılıkların 

iyileştirilmesi ve dental yapılardaki stresin tespit edilmesi amacıyla, bunların 

streslerinin analizinin yapılması son zamanlarda önem kazanmıştır (25). İmplant 

sistemine gelen streslerin değerlendirilmesinde sıklıkla kullanılan sonlu eleman analizi 

(SEA) sayısal bir yöntemdir ve karmaşık geometrilerin biyomekanik davranışlarının 

incelenebilmesini sağlayan güçlü bir araçtır (26, 27). SEA, ağız ortamındaki dental 

implantların, hareketli ve sabit protezlerin, kemik metabolizmasının biyomekanik 

davranışını tahmin etmek için yaygın olarak kullanılmaktadır (28). 
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2. GENEL BİLGİLER 

2.1. Dental İmplantlar 

2.1.1. Dental İmplant Tanımı ve Osseointegrasyon Kavramı 

Protetik terimler sözlüğüne göre dental implantların tanımı; sabit veya hareketli 

protezler için mukoza ve/veya periost altına yerleştirilen, kemik içinden veya 

üzerinden proteze destek ve retansiyon sağlamak için kullanılan alloplastik materyaller 

şeklindedir (29).  

Bilimsel temelli implant tedavisi, İsveç'te Branemark’ın yönettiği bir araştırma 

grubu tarafından sunulan 10 yıllık klinik sonuçlarla çığır açan çalışmaların ardından 

1970'lerin sonunda ortaya çıktı (30). Dental implantların kullanımı, kısmi veya tam 

dişsiz hastaların rehabilitasyonu için kabul görmüş ve öngörülebilir bir tedavi 

yöntemidir (1). 

Osseointegrasyon; Latince`de kemik anlamına gelen “os” ve birleşmek 

anlamındaki “integrate” kelimelerinin birleşiminden oluşmuştur (31). 

Osseointegrasyon ilk olarak Brånemark ve çalışma arkadaşları tarafından 

tanımlanmıştır (32). Albrektsson ve arkadaşları ise osseointegrasyon terimini canlı 

kemik ve implant arasında ışık mikroskobu düzeyinde doğrudan temas olarak 

tanımlamıştır (33).  

Albrektsson osseointegrasyonun sağlanmasında implantın tasarımı, implant 

materyali, implant yüzeyinin özellikleri, kullanılan cerrahi yöntem, kemiğin durumu 

ve yükleme prosedürünün önemli olduğunu bildirmiştir (31). Kemik iyileşirken, 

osseointegrasyon süreci, implantın uzun vadeli başarısından sorumlu olan ikincil 

stabilite üretir (34). 

2.1.2. Alveolar Kemiğin Tipi ve Özellikleri 

Alveolar kemiğin kalitesi hem maksilla hem de mandibulada farklılık 

gösterebilmektedir. Kemiğin değerlendirilmesinde bilgisayarlı tomografi altın standart 

kabul edilir. 

Lekholm ve Zarb’ın oluşturduğu sınıflama (35) günümüzde kemik 

değerlendirilmesinde en sık kullanılan yöntemdir. 
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Bu sınıflamada alveolar kemik, kortikal ve trabeküler kemiğin yoğunluğuna 

göre 1 ve 4 arasındaki değerlerle sınıflandırılmaktadır. Kemiğin hacmine göre de 

A,B,C,D ve E olarak sınıflandırılmaktadır. A, tüm kemik dokusunun korunduğu 

durumu ifade ederken E sadece bazal kemiğin kaldığı aşırı rezorbe olmuş alveolar 

kemiği ifade etmektedir (36). 

 

Şekil 2.1. Lekholm ve Zarb’ın dişsiz çenelerde kemik kaybı sınıflaması (34). 

2.1.3. İmplant Sınıflandırması 

Dental implantlar farklı özelliklerine göre sınıflandırılabilse de destek ve 

stabilite sağlayan kemikle ilgili olduğu için genellikle ankraj bileşenlerine göre yapılan 

sınıflandırma kullanılmaktadır. Bu sınıflandırmaya göre dental implantlar 3 ana gruba 

ayrılmaktadır; 

1. Eposteal 

2. Transosteal 

3. Endosteal (29) 

Dördüncü tip ise zigomatik ark ve pterygoid çıkıntı gibi ekstraoral ankraja 

sahip olan implantlardır. 

Subperiostal implant, en fazla kullanılan eposteal implant sistemidir. Dahl 

tarafından 1943'te Goldberg ve Gershkoff (37) ve Linkow ve Ghalili'nin (38) ek 

katkılarıyla tanıtılan subperiostal implant, esas olarak dişsiz mandibula tedavisi için 

kullanılır. Subperiostal implantlar, osseointegre implantlar olarak kabul edilmez, 

ancak rezidüel kemik sırtı üzerinde durarak destek sağlaması amaçlanmaktadır. 

Transosteal implantlar, tamamen kemiğin içinden geçen implant tasarımlarıdır. 

Subperiostal ve tranosteal implantlar rutinde kullanılmamaktadır (34). 
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Endosteal veya endosseöz implantlar, implant gövdesi kemik içinde kalacak 

şekilde alveolar veya bazal kemiğe yerleştirilmek üzere tasarlanmıştır. Bıçak ve kök 

formu olmak üzere iki temel endosseöz implant türü vardır. Günümüzde en sık 

kullanılan implant türüdür (39).  

2.1.4. İmplant Endikasyonları 

 Hareketli protezi kullanamayan hastalar 

 Prognozu şüpheli uzun sabit restorasyon ihtiyacı 

 Destek dişlerin sayı ve konum bakımından yetersiz olduğu durumlar 

 Destek dişlerin preparasyonunun istenmediği tek diş kaybının olduğu durumlar 

(39) 

 Bulantı refleksi sebebiyle tam protezi kullanamayan hastalar 

 Yetersiz doku toleransı olan kişiler 

 Protezi olumsuz etkileyecek olan parafonksiyonel alışkanlıklar (40). 

2.1.5. İmplant Kontrendikasyonları 

 Kontrol altında olmayan sistemik rahatsızlıkların varlığı 

 Akut hastalık 

 Ölümcül hastalık 

 İmplant bölgesinde tümör varlığı ya da bu sebeple bölgeye ışın tedavisi 

uygulanan durumlar 

 Yapılan implantın sonrasında protetik olarak restore edilemeyeceği durumlar 

 Gebelik 

 Gerçekçi olmayan hasta beklentileri 

 Hasta motivasyonunun uygun olmadığı durumlar  

 Hekimin yeterli tecrübeye sahip olmaması (39) 

2.2. İmplant Destekli Protezler 

Hastanın dişsizlik durumuna göre implant destekli protezler çeşitli şekillerde 

planlanabilir (25): 

 Tek diş eksikliği vakalarında yapılan implant destekli protezler 
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 Parsiyel dişsizlik vakalarında yapılan implant destekli protezler  

 Diş-implant destekli 

 İmplant-implant destekli 

 Total dişsizlik vakalarında yapılan implant destekli protezler 

 Sabit protezler 

 Overdenture protezler 

 Doku destekli  

 Doku-implant destekli 

 İmplant destekli. 

Misch’in yaptığı bir diğer sınıflamaya göre ise implant destekli protezler 5 

gruba ayrılmıştır (41):  

 SP-1          Dişin sadece kronunun restore edildiği sabit protezlerdir. Protez doğal 

diş gibi görünür.  

 SP-2          Dişin kronuyla birlikte kökünün bir kısmının da restore edildiği sabit 

protezlerdir. Kron formu okluzal yarıda normal fakat servikale doğru uzamış veya 

aşırı konturlanmıştır.  

 SP-3          Kron ile birlikte dişetini ve dişsiz alanın bir kısmını da restore eden 

sabit protezlerdir.  

 HP-4          Sadece implantlarla desteklenen hareketli protezlerdir.  

 HP-5          İmplantlara ek olarak yumuşak dokudan da destek alınan hareketli 

protezlerdir. 

2.2.1. İmplant Destekli Protezlerin Avantajları 

İmplant destekli protezlerin genel avantajları: 

 Kemik dokusu korunur 

 Okluzal dikey boyut korunur 

 Kas tonusu ile birlikte yüz estetik sağlanır 

 Oklüzyon ve fonetik düzeltilebilir 

 Protez başarısı ve kullanım süresi artar 

 Çiğneme performansı artar 

 Konvansiyonel protezlere kıyasla boyutları daha azdır 

 Hareketleri protezlerde stabilite ve tutuculuk artar 
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 Komşu dişlerin restore edilmesine gerek kalmaz 

 Daha konforlu kullanım sayesinde hastaya psikolojik avantaj sağlar (34). 

İmplant destekli protezlerin tasarımlarına göre avantajları ise: 

 Tam dişsizlikte hareketli implant destekli protezlerin avantajları: 

 Daha az sayıda implant kullanımı ve buna bağlı olarak daha düşük maliyet 

 Yüz estetiği, sabit protezlerle karşılaştırıldığında protez dişleri ve labial 

flanjlar ile güçlendirilebilir. Yapılan protez, eksik olan kemik dokusunun 

yükseklik ve genişliğinin yerini alarak yumuşak dokuları destekleyebilir. 

 Cerrahi öncesi kemik augmentasyon ihtiyacı daha azdır. Kemik 

augmentasyonunun gerekmediği durumlarda tedavi süresi kısalır. 

 Protezler gece çıkarılarak parafonksiyonlar önlenebilir. 

 Evde rutin bakımı daha kolaydır. 

 Tam veya kısmi dişsizlikte sabit implant destekli protezlerin avantajları: 

 Doğal dişlere benzerliği sebebiyle hasta psikolojisini olumlu yönde etkiler. 

 Gıda sıkışması daha az görülür 

 Sadece implantlar ile desteklenen overdenture protezlere benzer implant 

sayısı buna bağlı olarak da benzer ücretler (24). 

2.2.2. İmplant Uygulamalarında Başarı Kriterleri 

Tedavinin başarısı için en önemli faktörlerlerden biri implant çevresindeki 

kemik dokusunun korunmasıdır. Kemiğin kalite ve kantitesi, osseointegrasyona ilave 

olarak çevre yumuşak dokunun kontur ve şeklini de etkiler (42).  

İmplant tedavisi başarı kriterleri arasında Albrektsson ve ekibinin önerdiği 

kriterler, günümüzde en çok kabul edilen ve en sık kullanılanıdır. Bu kriterler 

çoğunlukla kemik rezorpsiyonları ve implantın mobilitesiyle ilgilidir. 

 İmplantta mobilite olmamalıdır. 

 Radyografide implant çevresinde radyolusent alan bulunmamalıdır. 

 İmplantın yüklenmesinden sonra marjinal kemik kaybı ilk yılda 1,5 mm’den 

daha az olmalıdır. Protetik yüklemenin ilk yılının sonunda implant çevresi 

kemikteki vertikal kayıp ortalama 0,2 mm’den daha az olmalıdır. 

 Mandibular kanal perforasyonu, ağrı, nöropati, parestezi ya da enfeksiyon gibi 

bulgular olmamalıdır. 
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 Başarı için bu kriterlerin 5 yıllık takibi sonucunda %85, 10 yıllık takip 

sonucunda ise %80 oranında sağlanmalıdır (43). 

2007’de İtalya Ortak Görüş Konferansı’nda alınan kararla, James-Misch Sağlık 

Skalası değiştirilerek, implantın başarısı, sağ kalımı ile başarısızlık koşullarının 

belirtildiği 4 klinik kategori bildirilmiştir (Tablo 2.1.) (44). 

Tablo 2.1. İtalya Ortak Görüş Konferansı Kararları. 

 Kategoriler            Klinik Durum  

 

   

 

I.   Başarı (Optimum Sağlık)  

 

a. Fonksiyon sırasında ağrı ya da hassasiyet 

yok  

b. Mobilite yok  

c. İlk cerrahiden itibaren <2 mm radyografik 

kemik kaybı  

d. Eksuda oluşumu yok  

 

 

 

II. Tatmin Edici Sağ Kalım  

 

a. Fonksiyon sırasında ağrı yok  

b. Mobilite yok  

c. 2-4 mm arasında radyografik kemik kaybı 

d. Eksuda oluşumu yok  

 

 

 

 

III. Şüpheli Sağ Kalım 

 

a. Fonksiyon sırasında hassasiyet olabilir  

b. Mobilite yok  

c. Radyografik kemik kaybı >4 mm (implant 

gövdesinin ½’sinden daha az)  

d. Sondlama derinliği >7 mm  

e. Eksuda hikayesi olabilir  

2.2.3. İmplant Komplikasyonları 

İmplantlarda başarı oranı yüksek olmasına rağmen, implantlar veya implant 

destekli sabit dental protezlerdeki (SDP) biyolojik ve teknik komplikasyonların uzun 

SDP’lerde arttığı bildirilmektedir (2). 

Yapılan birçok çalışmada implant destekli protezlerin başarısızlıklarının çok 

büyük bir bölümünün implant-dayanak bağlantı bölgesinden kaynaklandığı 

bildirilmiştir. İmplant-dayanak bağlantı bölgesindeki problemlerin zamanla vida 

gevşemesi, ayrıca vida, dayanak ya da implant kırığı gibi ciddi sorunlara yol 

açabileceği rapor edilmiştir (45). 

Misch ve arkadaşları, implant komplikasyonlarını 4 başlık altında toplamıştır; 

Anatomi kaynaklı, planlama ve tedavi kaynaklı, uygulama kaynaklı ve diğerleri. 

Anatomi kaynaklı oluşan komplikasyonlar kanama, sinir hasarı, komşu dişin devitalize 

olması, sinüs ve kortikal tabaka gibi yapıların perforasyonu olarak belirtilmiştir. 

Planlama ve tedaviden kaynaklanan komplikasyonlar ise, yanlış implant yerleşimi, 
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yanlış açılandırma ve hasta hekim iletişiminin eksikliği olarak sınıflandırılmıştır. 

Uygulamadan kaynaklanan komplikasyonlar, yetersiz primer stabilite, aspirasyon, 

çeşitli mekanik komplikasyonlar ve mandibular kemikte kırık olarak 

sınıflandırılmıştır. Son grup olan diğer komplikasyonlardan ise iatrojenik nedenler 

olarak bahsedilmiştir (46).  

2.3. İmplant Destekli Sabit Protezlerin Komponentleri   

İmplant destekli sabit protezler; implant, dayanak ve kron restorasyonu olmak 

üzere 3 komponentten oluşan ve bu komponentlerin implant bağlantılarına göre 

değişebilen kademeli bir sistemdir. Çoğu implant sisteminde dayanaklar implanta bir 

vida ile bağlanır ve üzerine gelecek final restorasyon da bu dayanak üzerine 

vidalanarak ya da simante edilerek sabitlenir. Bu sistem “üçlü kademe sistemi” olarak 

isimlendirilir. Final restorasyonunun doğrudan implant platformuna ya da tek parça 

implant-dayanak birleşkesine sabitlendiği sistemler de “ikili kademe sistemi” olarak 

isimlendirilir. Bunların dışında dayanak-implant bağlantısının sürtünme veya 

kilitlenme yöntemiyle sağlandığı implant sistemleri de mevcuttur (4). 

 

Şekil 2.2. İmplant Kademe Sistemleri (47). 

2.3.1. İmplant Üstü Sabit Protezlerde Dayanaklar ve Dayanak 

Sınıflandırılması   

Dental dayanaklar, implant ile protezi birbirine bağlayan ara parçadır ve 

proteze stabilite ve retansiyon sağlar (48). Dental dayanakların üretimde farklı 
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materyaller ve farklı tasarımlar kullanılabilir (49).  Başarılı bir protez için kullanılacak 

dayanaklar implant cerrahisinden önce uygun bir planlamaya göre belirlenmelidir (34, 

50). 

Dental dayanaklar proteze retansiyon ve stabilite sağlamanın yanında, sert ve 

yumuşak doku oluşumunu desteklemeli, implant ile bağlantı bölgesini aşındırmamalı, 

düşük plak adaptasyonuna sahip olmalı ve dişetinde renklenmeye sebep olmamalıdır. 

Aynı zamanda biyouyumlu olup alerjik reaksiyon oluşumunu tetiklememelidir (49). 

Dental dayanaklar fonksiyonel ve biyolojik gereksinimler dışında estetik 

beklentiyi de karşılamalıdır (48). Anterior maksiller bölgede kullanımı planlanan 

dayanaklarda olması gereken özellikler:  

 Yumuşak dokulara gerekli desteği saylayabilmesi için anatomik olarak ideal 

konturlarda olmalıdır 

 Gelen kuvvetleri implant ve kemiğe iletebilecek güç ve yapıda olmalıdır 

 Biyouyumlu olmalıdır 

 Estetik bölge olduğundan doğal dişlerin optik özelliklerine benzer özelliklere 

sahip olmalıdır 

 Plak birikimine neden olmamalıdır 

 Temizlenebilir alan oluşturulmasını sağlamalıdır 

 Mekanik değişimlere uyumlanabilmelidir 

 Gerekli durumlarda çıkarılmaları kolay olmalıdır (48, 51-53). 

Retansiyon Tipine Göre Dayanaklar 

İmplant destekli restorasyonların uzun dönem başarısında en önemli 

etkenlerden biri de retansiyondur.  

Retansiyon tipine göre üç ana kategori bulunur. Siman tutuculu protezlerde üst 

yapıyı yerleştirmek için siman kullanılır. Vida tutuculu protezlerde ise üst yapı bir vida 

ile sabitlenir. Hareketli protezlerin retansiyonu ise mıknatıs veya O-ring gibi bir 

ataşmanın kullanımıyla sağlanır (54).  

Siman tutuculu ve vida tutuculu dayanakların her ikisi de tek üyeli, çok üyeli 

ya da tam ark sabit restorasyonlarda kullanılabilir. Literatürde uzun köprülerin daha 

komplikasyon riskine sahip olduğu bildirilmiştir ve komplikasyonların daha kolay 

çözümü için bu tür restorasyonlarda tercih vida tutuculu sistemlerdir (55, 56). 
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Kantilever uzantılı protezler daha fazla bakım ve kontrol gerektirdiğinden bu tip 

SDP’lerde de vidalı sistemler avantajlıdır (56, 57). 

Simante Dayanaklar 

Simante dayanaklar, dayanak-restorasyon bağlantısının siman yardımıyla 

sağlandığı sistemlerdir (24). Simante restorasyonlarda tutuculuğu etkileyen faktörler; 

kullanılan simanın tipi, dayanağın uzunluğu, eğimi ve yüzey özellikleridir. 4 mm’den 

daha az interokluzal mesafelerde simante dayanakların kullanımı önerilmemektedir. 

Siman seçiminde ise geçici simanların tercih edilmesi, olası bir komplikasyonda 

çözümü kolaylaştırarak avantaj sağlar (56).  

Simante dayanakların tek dişin restorasyonundan tam ark restorasyonlara kadar 

geniş bir kullanım alanı vardır. Dayanak tasarımı ve simantasyon yöntemi doğal 

dişlerdeki geleneksel sabit restorasyon uygulamaları gibidir. Restorasyon ile dayanak 

arasındaki siman boşluğu, restorasyonun dayanaklara oturması sırasındaki küçük 

hataların telafisine izin verir (16). 

Tablo 2.2. Simante dayanakların avantaj ve dezavantajları (24). 

              Avantajları           Dezavantajları  

Laboratuvar işlemleri daha 

kolay 

Retansiyonu daha az ve kırılma 

riski yüksektir 

Daha düşük maliyet  Restorasyonun sökülmesi zordur 

Daha estetik Artık siman riski ve buna bağlı 

gelişebilecek biyolojik komplikasyonlar 

fazladır 

Okluzal uyumlama işlemi daha 

kolay 
 

Pasif uyumu sağlamak daha 

kolay 
 

Vida gevşemesi ve kırılması 

riski daha az 
 

Vida Tutuculu Dayanaklar 

Vida tutuculu protezlerin üretiminde hataya neredeyse hiç tolerans yoktur. 

Çünkü metal yüzeyler birbiriyle doğrundan bağlantıdadır ve hekim kontrolünde 

olmayan çok sayıda etken vardır. Tamamen pasif oturan vidalı restorasyonların üretimi 

neredeyse imkansızdır. Ölçü alınırken ya da model hazırlanması aşamasında 

oluşabilecek problemler, mum distorsiyonları, metal, porselen ya da akrilik 
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materyallerin büzülmeleri ve implant komponentlerinde üretici kaynaklı hatalar, 

tamamen pasif bir protezin üretimiyle alakalıdır (16). 

Vidalı sistemlerde, tutucu vida dayanak restorasyon bağlantısını direkt olarak 

okluzalden sağlayabildiği gibi dayanağa transversal yönden de ulaşabilmektedir (58). 

Simante restorasyonlarda, restorasyonun okluzal yüzeyinde vida deliği oluşturulması 

herhangi bir komplikasyon durumunda restorasyonun sökümünü kolaylaştırmak 

amacıyla uygulanabilmektedir (56). Vidalı sistemler, simante sistemlere göre daha 

fazla teknik hassasiyet gerektirmektedir. Transversal vidalı sistemler de laboratuvar 

işlemlerinde ekstra teknik hassasiyet gerektirmektedir (58).  

Tablo 2.3. Vida tutuculu dayanakların avantaj ve dezavantajları (24). 

         Avantajları           Dezavantajları  

Restorasyona zarar vermeden sökümü 

kolaydır 

Yüksek maliyet 

Artık siman ve buna bağlı gelişebilecek 

biyolojik komplikasyon riski yoktur 

Vida gevşemesi ve kırılmasına karşı 

direnci daha düşüktür 

Oluşan moment kuvvetlerinde azalma Pasif uyumlu bir restorasyon 

üretmek zordur 

Yetersiz intraokluzal mesafelerde bile 

rahatlıkla kullanılabilir 

Okluzal yüzeyde hazırlanan vida 

deliği estetik problemlere neden 

olabilir 

 Vida deliği nedeniyle okluzal yüzey 

ideal olarak hazırlanamaz 

 Okluzal tablası dar olarak hazırlanan 

protezlerde ya da vidanın okluzal 

yüzeye yakın olduğu durumlarda 

porselen kırıkları görülebilir 

 

 Her iki sistemin de avantajları ve sınırlamaları vardır ve bu noktada vaka için 

en uygun yöntemi seçmek hekimin sorumluluğundadır. Şekil 2.3'te bir karar 

ağacı gösterilmektedir.     
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Üretim Yöntemine Göre Dayanaklar 

Dental dayanaklar üretim yöntemlerine göre standart stok dayanaklar ve kişiye 

özel dayanaklar olarak sınıflandırılabilir. Kişiye özel dayanaklar döküm veya 

CAD/CAM sistemleri ile hazırlanabilir  (4, 60). 

Standart stok dayanaklar, titanyum ya da zirkonyadan üretilmektedir. Stok 

dayanaklar,  açısız (düz) ya da bazı durumlarda implant pozisyonundaki açısal 

problemlerin çözümüne yönelik farklı açılarda da üretilmektedir. Açılı dayanakların 

klinik başarısı ile ilgili sınırlı bilgi mevcuttur. Fakat yapılan çalışmalarda kullanımları 

için herhangi bir kontrendikasyon bildirilmemiştir. Düşük maliyetleri, hekim ya da 

teknisyenler tarafından modifiye edilebilmeleri ve ölçü işlemlerinin daha kolay olması 

sebebiyle sıklıkla tercih edilirler. Fakat bu tip dayanaklarda ideal sonuca ulaşabilmek 

için implantlar ideal konumlarda yerleştirilmiş olmalıdır. Son zamanlarda implant 

firmaları tarafından kronun doğal konturlarına uyumlu stok dayanaklar üretilmektedir. 

Bu dayanaklar estetik dayanaklar olarak isimlendirilmektedir (61). 

İmplant destekli restorasyonlarda dayanak seçimi, implant tedavisi için kritik 

bir aşamadır. Yıllarca standart stok dayanaklar, üretici firmalar tarafından hekimlere 

sunulan tek seçenekti. Ancak günümüzde literatürde, standart stok dayanakların 

kullanımının siman artıklarının temizlenmesinde yetersiz kaldığı ile ilgili kanıtlar 

mevcuttur. Bu sebeple, modern implant diş hekimliği, kişiye özel dayanaklar 

kullanılmadan hayal edilemez (62). 

Aşırı açısal problemler, interokluzal mesafe yetersizliği, standart stok 

dayanakların gerekli boyun yüksekliğini karşılayamadığı durumlar, ideal çıkış profili 

oluşturmak istendiğinde, yumuşak doku ve dişlerin orijinal kontürlerinin taklit 

edilmesi gerekli olan durumlar, interproksimal alanın temizlenebilirlik açısından 

yetersiz kaldığı durumlar ve 3 ya da daha fazla sayıdaki implantın splintlenmesinin 

gerektiği vakalar kişiye özel dayanakların kullanımını gerektirmektedir. Kişiye özel 

dayanaklar laboratuvar aşamasında hassas bir modelaja ihtiyaç duyar ve bu sebeple 

maliyetleri yüksektir (4, 63). 

CAD/CAM sistemleri, 1980’lerde implant dayanakları ve altyapıların 

üretiminde kullanılmaya başlanmıştır (62). Geleneksel yöntemler, ölçü malzemesi, 

alçı model hazırlığı ve döküm işlemlerinin hassasiyeti gibi birçok faktöre bağlıdır. 
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CAD/CAM sistemleri, geleneksel yöntemlere göre daha hassas restorasyonların 

üretimi amacıyla dijital ölçü ve tarama yöntemleriyle üretim ve sonrasında prefabrik 

metal alaşımları frezeleme yöntemlerini tanıtmıştır. Piyasada genel olarak benzer 

protokoller izleyen çok sayıda CAD/CAM sistemi bulunmaktadır (4).  

Silindirik dayanaklar, implant seviyesinde restorasyon yapımına uygun estetik 

dayanak seçeneği olarak sayılabilir. Lewis ve arkadaşları tarafından geliştirilen UCLA 

adıyla bilinen bu dayanaklar ilk olarak implant gövdesine bağlanan plastik “burn-out” 

paterni olarak tasarlanmıştır. Günümüzde geliştirilerek altın alaşımdan üretilenler de 

kullanılmaktadır (64). 

Kullanım Amacına Göre Dayanaklar 

Geçici dayanaklar; iyileşme başlıkları, ölçü postları ve geçici restorasyonların 

yapılacağı metal ya da plastik geçici dayanaklarını içerir (4). İmplant destekli geçici 

restorasyonlar implant cerrahisi sonrasındaki iyileşme döneminde çevre dokuların 

şekillendirilmesi amacıyla kullanılır (65). 

İyileşme başlıkları, cerrahi sonrası implantın platformunun üzerini kapatmak, 

implant içine kemik ve yumuşak doku büyümesini önleyip dişeti epitelizasyonunu 

sağlamak için kullanılır. Ölçü postları, açık ve kapalı ölçü yöntemleri için kullanılan 

farklı iki gruptan oluşmaktadır. Geçici dayanaklar fabrikasyon ürünleridir ve özellikle 

estetik beklentinin yüksek olduğu bölgelerde yumuşak doku modifikasyonunu 

sağlaması amacıyla üretilmişlerdir. Daimi restorasyonda elde edilmek istenen fonetik, 

estetik, restorasyon pozisyonu ve okluzyonu hakkında klinisyene yardımcı olmaktadır. 

Daimi dayanaklar ise daimi restorasyonlar için kullanılırlar ve komplikasyon 

gelişmediği sürece çıkartılmazlar (66). 

Kullanılan Materyale Göre Dayanaklar 

İmplant çevresi sert ve yumuşak dokuların kontur ve sağlığını etkileyen 

dayanaklar çeşitli materyallerden üretilebilmektedir (67, 68). Piyasada en yaygın 

kullanıma sahip olan dayanak materyalleri; titanyum (Ti), zirkonya, altın döküm ve 

Polieter eter Keton (PEEK) olarak sayılabilir (13). Metal dayanaklar yüksek dayanıma 

sahiptir ancak implant çevresi yumuşak dokularda renklenmeye sebep 
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olabilmektedirler. Estetik bölgede çoğu durumda geleneksel titanyum dayanaklar 

beklentiyi karşılamakta yetersiz kalmaktadır (69). 

Titanyum dayanaklar saf titanyum ya da titanyum alaşımlarından 

üretilmektedir (60). Titanyum dayanaklar, benzersiz fiziksel özellikleri sebebiyle 

posterior bölgedeki implantlar için ilk tercihtir. Titanyum dayanaklar prefabrike stok 

ya da CAD/CAM ile frezelenmiş kişiye özel dayanaklar olarak bulunmaktadır (13). 

Maksilla anterior bölgede estetik sonuçlar alabilmek için implant-dayanak 

bağlantı bölgesi çoğu zaman subgingival alanda tercih edilmektedir. Fakat bu 

durumlarda titanyum dayanakların kullanılması durumunda implant çevresi yumuşak 

dokuda grimsi ve mat yansımalar meydana gelebilmektedir (55). Bu sorunun çözümü 

için de seramik ve fiber ile güçlendirilmiş dayanaklar sunulmuştur (70). 

Diş rengindeki seramik dayanaklar, 1993’ten beri estetik bölgede tek veya çok 

üyeli restorasyonlarda kullanılmaktadır. İlk üretilen tam seramik dayanakların 

içeriğinde yüksek miktarlarda alüminyum oksit bulunmaktadır (48). Zirkonyum oksit 

seramikler, yüksek eğilme dayanımına sahip olan oksit seramikler ile benzer değerlere 

sahiptir ve bu özellikleri sebebiyle implant ve dayanakların üretiminde kullanımı 

gündeme gelmiştir (71). Ancak metal dayanaklara göre daha düşük dayanıklılığa 

sahiplerdir (72). 

Zirkonya dayanaklarda görülen vida kırığı ve çatlak oluşumu gibi 

komplikasyonların nedeni olarak zirkonya ve titanyum materyallerinin sertlik 

değerleri arasındaki farklılık olduğu gösterilmiştir. Bu mekanik komplikasyonları 

önlemek için firmalar, implant-dayanak bağlantısının titanyum ile sağlandığı zirkonya 

dayanaklar geliştirmiştir. Bu dayanaklar hibrit dayanak ya da Ti-Base dayanaklar 

olarak isimlendirilir (73, 74). İmplant-dayanak bağlantısının titanyumdan üretilmiş 

olması, vidanın bu alanda sebep olacağı komplikasyon riskini engeller ve aynı 

zamanda estetik açıdan ideal yapıdadır (75). Ti-Base dayanaklar, en güncel dayanak 

tasarımlarından biridir. Özellikle estetik bölgelerde bu dayanaklar üzerine hazırlanan 

restorasyonlar ile tatmin edici sonuçlar alınmıştır (14, 15). Bu hibrit yapı, seramik 

restorasyonun estetiğini ve implant-dayanak birleşim bölgesinde metal-metal 

bağlantının getirmiş olduğu meaknik avantajları birleştirmektedir (76). Ti-Base 

dayanaklar üzerine monolitik ya da tabakalı olarak üretilen restorasyonlar dayanağa 

ağız dışında simante edilir ve sonrasında implanta vidalanarak bağlantı sağlanır. 
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Geleneksel ya da dijital olarak transferi sağlanabilir (77). Ti-Base dayanaklar, implant-

abutment bağlantısının üretici tarafından sağlanan hassasiyetle kullanıldığı, aynı 

protezde simanlı ve vidalı fiksasyon hibrit konseptine sahip prefabrike dayanaklardır 

(78) . Kişiselleştirilmiş restorasyonların dijital tasarımına ve frezelenmesine izin 

vererek ağız dışında simante edilmesini ve implanta vidalanmasını sağlar (79, 80). 

Ayrıca, şu anda en yaygın CAD/CAM sistemleri, Ti-Base dayanaklar üzerine hızlı 

protez üretimi için büyüyen bir veritabanı kitaplığına sahiptir (78). Çıkış profilinin 

özelleştirilmesi, maliyetin düşürülmesiyle zaman etkinliği, fazla simanın 

temizlenebilmesine izin veren hibrit retansiyon mekanizması bu dayanakların 

avantajları arasında sayılabilmektedir (79, 81).  

Altın döküm dayanaklar geçmişte çok popüler olmasına rağmen gelişmiş 

özelliklerdeki stok dayanaklar ve CAD/CAM frezelenmiş dayanakların gelişimi ile 

kullanımları azalmıştır. 

Günümüzde Polietereterketon (PEEK), Polieterketonketon (PEKK), 

Hidroksiapatit ile güçlendirilmiş PEEK (HA-PEEK) ve fiberle güçlendirilmiş 

seramikler gibi materyaller dayanak üretiminde kullanılmaya başlanmıştır (82). PEEK 

ve PEKK, Poliarileterketon (PAEK) grubunun en üstün ve popüler polimerleri olup 

son yıllarda kullanılmaya başlanmış ve birçok araştırmaya da konu olan güncel 

dayanak materyallerdir (83).  

PEEK materyali, organik elementler ve nemli ortamların etkilerine rağmen 

termal bozulmaya karşı yüksek dayanıklılığa sahiptir. Elastisite modülü 3.6 GPa, 

gerilme dayanımı ise 90-100 MPa'dır (13). PEEK materyali bu düşük elastisite modülü 

sayesinde çiğneme kuvvetlerini absorbe eder ve bunun sonucunda implantın 

çevresindeki dokulara kuvvet iletimi azaltılarak daha az kemik kaybının meydana 

gelmesi sağlanmaktadır. PEEK, implant, dayanak, iyileşme başlığı, altyapı ve üstyapı 

materyali olarak kullanılabilmektedir.  

İçerdiği fazladan keton grubu sayesinde PEKK, daha yüksek erime noktasına 

ve şok absorbsiyon özelliğine sahip olmuştur. Sıkışma dayanımı (246MPa) dentinin 

sıkışma dayanımına (297MPa) yakın değerdedir. Kristalize veya amorf formda 

üretilebilmesi PEKK’in farklı alanlar için farklı sertlikte üretilmesine fırsat 

sağlamaktadır.  Biyouyumluluğunun da yüksek olması sebebiyle titanyum implantlara 

alternatif olarak gösterilmektedir (83). 
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2.3.2. İmplant-Dayanak Bağlantı Tipleri 

İmplant-dayank bağlantısı, uzun dönem başarıyı sağlayan önemli bir faktördür 

(84). Yapılan çalışmalarda restorasyonlarda en çok görülen komplikasyonun vida 

gevşemesi ve kırılması olduğu bildirilmiştir. Bu komplikasyonları önlemek için çeşitli 

bağlantı tasarımları geliştirilmiştir (60). 

İmplant-dayanak bağlantısının tipi, geleneksel olarak implantın koronal 

bölgesinin geometrisine göre sınıflandırılmaktadır. Bağlanma prensibine göre 

dayanakları internal ve eksternal bağlantı olarak iki gruba ayırabiliriz. İnternal 

implant-dayanak bağlantısı, implantın iç geometrisine ve dayanaklara göre 

sınıflandırılabilir. İnternal bağlantı çeşitleri olarak konikal, başa baş (butt joint, 

clearence fit), kombine bağlantı sayılabilir. Platform switching konseptinde dayanak 

çapı, implantın bağlantı bölgesideki çapından dar olacak şekide tasarlanmaktadır (85). 

Dayanak-implant bağlantısı kurulduğunda, bu parçalar arasında mikro aralık 

oluşumu kaçınılmaz olmaktadır (86, 87). Dayanak ile implant arasındaki  mikro 

aralıklar, mekanik dezavantaj ile birlikte mikrobiyal sızıntıya da sebep olabilmektedir 

(88). Bu alandaki mikrobiyal sızıntı implantın çevre dokularının enflamasyonuna, 

kemik kaybına ve daha da ilerisi olan implant kaybına neden olabilmektedir (42, 88). 

Eksternal Bağlantı 

Eksternal bağlantı tasarımına sahip olan implantlarda, dayanağın implant 

bağlantısını sağlayan parçası implant gövdesini dıştan sarmaktadır. Rotasyonel 

kuvvetleri önlemek için implantın dayanakla bağlantı bölgesi hekzagonal ya da 

oktagonal geometriye sahiptir. Dayanakta bu alana denk gelen antagonist kısım da aynı 

şekilde hekzagonal ya da oktagonal formda olup bu parçanın üzerine oturmaktadır (60, 

89). 

Eksternal bağlantı tasarımında sistemin en zayıf halkası dayanak vidasıdır. 

Diğer bir deyişle aşırı kuvvetler karşısında zarar gören ilk parça bu vidadır. Böylece, 

kemikte ya da restorasyonda oluşabilecek hasarın yerine daha kolay değiştirilebilen 

vidada hasar oluşumu sağlanmaktadır (90). Eksternal bağlantılı implantlardaki 

mekanik (lateral kuvvetlere karşı zayıf direnç ve mikrohareketlilik) ve biyolojik 

(mikrobiyal sızıntı) sıkıntılar yeni dayanak-implant bağlantı tasarımlarının 

geliştirilmesine sebep olmuştur (60). 
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İnternal Bağlantı 

Tek diş eksikliği vakalarında implant tedavisinin artmasıyla birlikte eksternal 

bağlantılı implantlarda görülen vida gevşemesi ve kırılması gibi komplikasyonlarda 

da artış görülmeye başlanmıştır (91). Bu komplikasyonları azaltmak ve implant-

dayanak bağlantısını daha stabil hale getirebilmek için internal bağlantı tasarımı 

geliştirilmiştir (84, 89, 92). Bu tasarımda dayanağı implanta bağlayan parça, implant 

gövdesinin içine yerleşmektedir. Bu bağlantı tasarımı geliştirilerek farklı açı ve 

şekillerde internal bağlantı tasarımları tanıtılmıştır. İnternal bağlantının, konikal, 

hekzagonal veya üçgensel formları mevcuttur (84, 92). 

İnternal bağlantıda dayanak implant içerisindeki yuvaya yakın temasta 

yerleşmektedir. bu yakın temas mikro hareket ve vibrasyonun önlenmesinde etkili 

olur. İnternal bağlantı tasarımında, proteze gelen lateral kuvvetler bağlantı ara 

yüzeylerine dağıtılır ve bu sayede kuvvetlerin direkt vida üzerine gelmesi engellenir. 

Böylece korunmaya alınan daynak vidasında komplikasyon görülme riski 

azalmaktadır (91). 

Günümüzde 20’den fazla implant-dayanak ara yüz şekli mevcuttur. Önceleri 

eksternal bağlantı tasarımları popülerken günümüzde internal bağlantı tasarımı 

neredeyse sektörün tamamına ulaşmış durumdadır (26).  

İnternal Konikal Bağlantı: İmplant-dayanak bağlantısı birbirine paralel 

hazırlanan konik duvarların iç içe oturması ile sağlamaktadır. Konikal bağlantıda 

fiksasyon ve stabilite sadece vida tarafından sağlamamaktadır (65, 92). İmplant ve 

dayanak arasındaki sürtünmesel bağlantı ile yapının stabilitesinin arttığı bu sayede 

vida gevşemesi riskinin azalacağı bildirilmiştir (93). 

İnternal Üçgensel Bağlantı: Bu tasarım butt joint bağlantıyı esas alır. İmplant-

dayanak birleşimi diğer tasarımlara göre daha derindedir (60). Bağlantı derinliğinin 

artmasının; vida gevşemesi problemini azaltacağı ve daha iyi bir mikrobiyal 

sızdırmazlık sağlayacağı bildirilmiştir (94, 95). 

İnternal Hekzagonal Bağlantı: bu tasarımda dayanak ile implant arası 

bağlantı yüzeyi genişletilerek dayanak stabilitesi arttırılır. Bu sistemde, butt-joint (slip 

fit joint) ve friction-fit (morse taper) olmak üzere iki çeşit bağlantı tasarımı sayılabilir 

(60). 
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Morse taper bağlantıda konik ara yüz tasarımı bulunur ve sürtünme ile bağlantı 

sağlanır. Butt joint bağlantıda, dayanak ile implant arasında küçük bir boşluk bulunur 

ve pasif bir bağlantı tipidir.  

 

 

Şekil 2.4. Morse taper ve butt join bağlantı tasarımlarının gösterimi (96). 

Platform-Switching   

Paltform swiching tasarımı, Lazzaro ve Porter tarafından 2006’da tanıtılmıştır 

(85). Bu konseptte, implant-dayanak bağlantı alanını marjinal kemikten uzaklaştıracak 

şekilde, implant platformundan daha dar çaplı dayanak kullanılarak peri implant kemik 

dokusunun rezorpsiyonunun önlenmesi amaçlanmaktadır (24). Bu sistemde konik 

şekilli dayanak uzantısı aynı şekilde implantın konik iç yuvasına oturur. Bu bağlantı 

tipinin implanta gelen yükleri apikal alana doğru dağıttığı, böylece de biyomekanik 

olarak daha avantajlı olduğu belirtilmiştir (97). Platform swiching konseptinin 

kullanıldığı restorasyonların çevresindeki krestal kemikte stres dağılımının daha iyi 

olduğu gösterilmiştir (98). 
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Hex/Non-Hex (Engaged /Non-Engaged) 

İnternal bağlantılı implantlar üzerine hex (H) veya non-hex (NH) dayanaklar 

kullanılabilir. H dayanaklar, implantın içine yerleşen antirotasyonel uzantıya sahipken 

NH dayanaklarda bu yapı bulunmamaktadır. Bu antirotasyonel yapı tek kronlarda 

rotasyonun önlenmesi için oldukça önemli bir yapıdır fakat SDP’lerde bu dönme 

hareketi daha az sorun yarattığından NH dayanaklar kullanılabilmektedir. NH 

dayanaklar aynı zamanda daha yüksek implant açılanmalarına karşı daha toleranslı 

olmaları sebebiyle çok üniteli implant destekli vidalı SDP’ler için endikedir (5). Tek 

kronlar için H dayanaklar önerilir fakat implantlar birbirlerine paralele yakın 

konumlarda yerleştirildiğinde çok üniteli köprü restorasyonlarında da kullanımları 

mümkün olabilmektedir (3). Tipik olarak H dayanaklar kron restorasyonları için 

endike olmalarına rağmen; vida deliklerinin dar olması, NH dayanaklardaki daha geniş 

vida deliklerine kıyasla daha estetik olduğundan SDP’ler için de kullanılabilir. Ek 

olarak H dayanakların yüksekliği (5,5 mm) daha fazladır, bu da NH dayanaklara (3,5 

mm) göre altyapı için daha iyi bir stabilite sağlar (1). H dayanakların yüksekliği NH 

dayanaklara kıyasla SDP'ler için de yararlı olsa da implantların istenilen açılarda 

yerleştirilemediği durumlarda H dayanaklardaki antirotasyonel yerleştirme kanalları 

çok üniteli restorasyonların yerleştirilmesine engel olabilmektedir. Böyle bir durumda 

H dayanaklardaki antirotasyonel uzantı, döner aletler yardımıyla ortadan kaldırılabilir 

(3). Bu uygulama peri-implant kemik dokuda daha fazla gerilim oluşmasına sebep 

olabilir. Fakat bu şekilde aşındırılan H dayanakların SDP’lerde NE dayanaklara 

kıyasla daha fazla gerinim oluşmasına neden olup olmadığıyla ilgili henüz bir kanıt 

bulunmamaktadır (1). 

H dayanaklarda implant-dayanak stabilitesinin NH yapıya göre daha başarılı 

olduğu birçok çalışma ile ortaya konulmuştur. Bununla birlikte olası mikrosızıntı 

açısından mikro hareketliliğin de H dayanaklarda önemli ölçüde az olduğu 

gösterilmiştir (7).  

Non-hex dayanaklarla ilgili uyarı, eksantrik kuvvetler uygulandığında dayanak 

vidaları ve implant-dayanak arayüzünde daha fazla stres rapor edilmiş olmasıdır. Hex 

veya non-hex dayanakların seçimi büyük ölçüde implant pozisyonlarına ve açılarına 

bağlıdır (3, 8, 9).  
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SDP'lerin stabilitesini artırmak için hex ve non-hex dayanaklar kombine olarak 

kullanılabilir (9, 10). Bu strateji, protezin oturması üzerinde olumlu bir etkiye sahip 

olabilir ve implant-dayanak bağlantısının uzun vadeli bütünlüğünü iyileştirebilir (5). 

Bununla birlikte, bu yaklaşımı destekleyen bilimsel kanıtlar eksiktir ve daha fazla 

klinik ve laboratuvar araştırmasına ihtiyaç vardır (11). 

2.4. Titanyum  

Titanyum, Reverend William Gregor tarafından 1970’te keşfedilmiştir (99). İlk 

kullanım alanı havacılık olan titanyum ilerleyen zamanlarda dental ve medikal 

alanlarda da geniş kullanım alanına yayılmıştır. Reaktif metal olması saf olarak elde 

edilmesini zorlaştırmaktadır.  

Titanyum ve titanyum alaşımları, düşük elastisite modülü, yüksek korozyon 

direnci, neredeyse mükemmel biyolojik uyum ve nispeten düşük maliyete sahiptir 

(100). Yüzeyinde oluşan pasif oksit tabakası korozyona karşı dirençli olmasını 

sağlamaktadır (101). Aynı zamanda düşük yoğunluklu, yüksek kırılma dayanımına 

sahip ve çatlak yayılımına karşı da dirençlidir. Bu özelliklerin tümünü yüksek 

sıcaklıklarda da koruması titanyumun sıklıkla tercih edilmesinin nedenidir (102). 

Biyouyumluluğu mükemmel olduğundan alerjik reaksiyona neden olmamaktadır 

(103).  

Titanyum alaşımları, saf titanyuma çeşitli elementlerin ilavesiyle elde 

edilmektedir. Titanyuma ilave edilen elementler α ve β dengeleyicileri olarak iki gruba 

ayrılır. α dengeleyicileri grubunda, yüksek sıcaklıklarda iyi performans gösteren 

Aluminyum (Al), Galyum (Ga), Kalay (Sn) ve Zirkonyum (Zr) gibi elementler 

bulunmaktadır. β dengeleyicileri grubundaki Tantal (Ta), Niyobyum (Nb), Molibden 

(Mo), Vanadyum (V) ve Krom (Cr) gibi elementler ise faz dönüşüm sıcaklığını 

düşürmektedirler. Ayrıca kimyasal ve mekanik özelliklerin iyileştirilmesi ve 

işlenebilirliğin arttırılması amacıyla titanyuma Bakır (Cu), Demir (Fe), Nikel (Ni), Bor 

(B) ve Silisyum (Si) da eklenmektedir (102). 

Uluslararası Amerikan Test ve Materyaller Topluluğu tarafından titanyum sınıf 

1’den sınıf 5’e kadar sınıflandırılmıştır. %4 Vanadyum ve %6 Aluminyum içeren sınıf 

5 titanyum dışındakiler ticari saf titanyumdur. Sınıf 1 titanyum, oda sıcaklığında en 

yüksek eğilebilirlik özelliğine, aynı zamanda da en düşük dirence sahip, alaşım 
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içermeyen titanyum sınıfları içinde en saf titanyumdur. Sınıf 2 titanyum ise implant 

uygulamalarında en çok tercih edilen ticari saf titanyumdur. Sınıf 4 titanyum ise tüm 

ticari saf titanyum grupları arasında en yüksek dirence sahip olan gruptur (104). 

Pratikte ilk kullanılan ve en sık tercih edilen titanyum alaşımı Sınıf 5 titanyum 

alaşımıdır (Ti-6Al-4V). Sıklıkla tercih edilmesinin nedenleri olarak esnekliği, 

işlenebilirliği, yüksek ısı direnci, dayanımı ve biyouyumluluğu sayılabilmektedir. Son 

yapılan çalışmalarda Vanadyum’un sitotoksik özellikleri nedeniyle bunun yerine 

Niyobyum ilavesiyle elde edilen Ti-6Al-7Nb alaşımı popülerlik kazanmıştır (102).  

Titanyum; biyouyumluluğu, yüksek korozyon direnci, düşük yoğunluk ve 

moleküler ağırlığı ve yüksek gerilme dayanımı özellikleri sebebiyle dayanak 

üretiminde en çok kullanılan metal alaşımdır (12). Titanyum dayanaklar, üstün fiziksel 

özellikleri nedeniyle posterior implantlarda ilk tercih olarak karşımıza çıkmaktadır. 

Titanyum dayanaklar prefabrike stok ya da CAD/CAM frezelenmiş kişiye özel 

dayanaklar olarak kullanılabilmektedir (13). 

Tüm bu olumlu özelliklerinin yanında, titanyumun elastik modül değeri (110 

GPa), kompakt kemiğe (15GPa) kıyasla çok yüksektir (105, 106). Kemik ve implant 

arasındaki elastik modül değer farkının bu derece yüksek olması, yükleme sırasında 

kemik-implant arayüzünde stres oluşumu ve buna bağlı olarak da kemik 

rezorpsiyonuna sebep olabilmektedir (106). Aynı zamanda titanyum materyallerinden 

kaynaklanan alerji veya metal hipersensitivitesi, yüzey bozulması ile birlikte 

periimplantitise sebep olan kontaminasyon ve radyasyon saçılması gibi bazı sorunlar 

da görülebilmektedir (107). 

İnce biyotipli ve periimplant mukozada çekilme oluşan hastalarda titanyum 

implant ve dayanaklar, çevre yumuşak dokuların altında gri yansımalara neden 

olabilmektedir. Bu da estetik beklentinin yüksek olduğu durumlarda titanyumun 

kullanımını sınırlandırmaktadır (108). 

2.5. Zirkonya 

Zirkonya, diğer adıyla zirkonyum oksitin ana bileşeni zirkonyum elementidir. 

Gri-beyaz renkte bir metal olan zirkonyum, doğada serbest metal olarak değil 

zirkonyum mineralleri olarak bulunmaktadır. Zirkonyum oksit (ZrO2) ve zirkonyum 

silikat (ZrSiO4) en yaygın bulunan zirkonyum mineralleridir. Zirkonyum dioksit, 
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‘zirkonya’ ya da keşfini gerçekleştiren Joseph Baddeley’in adından gelen ‘baddeleyit’ 

olarak da adlandırılmaktadır (109-111). 

Son yıllarda, ZrO2 esaslı seramiklerin biyouyumluluğu, yüksek mekanik 

dayanıklılığı ve  aşınma direnci gibi üstün özellikleri diş hekimliğinde kullanımını 

önemli ölçüde arttırmıştır (112, 113). Hava veya solüsyonlar ile teması halinde 

zirkonyanın yüzeyinde hızlı bir şekilde oksit tabakası oluşturmaktadır; bu oksit 

tabakası da zirkonyayı korozyona karşı dirençli hale getirmektedir (114, 115). 

Zirkonya, dayanıklı yapıda olması ve paslanmaz çeliğe yakın mekanik 

özellikleri sebebiyle 'seramik çelik' olarak da bilinmektedir. Sıkıştırma kuvvetlerine 

karşı yaklaşık 2000 MPa, çekme kuvvetlerine karşı ise 900-1200 MPa aralığında 

dayanıma sahiptir (114). Zirkonyanın elastik modül değeri ise yaklaşık 200 MPa’dır 

(109-111). Yapılan in vitro ve in vivo çalışmalarda zirkonyanın kimyasal olarak stabil 

ve non-alerjenik olduğu bildirilmiştir (116). Metal ile benzer radyoopasiteye sahiptir 

(117). 

Zirkonya, monoklinik (m), kübik (c) ve tetragonal (t) olmak üzere 3 formda 

bulunan bir polimorftur. Saf zirkonya oda sıcaklığında monoklinik fazda bulunur. 

1170 °C’ye kadar monoklinik fazda, 1170-2370 °C aralığında tetragonal fazda ve 2370 

°C’nin üzerindeki sıcaklıklarda kübik faza değişim gerçekleşmektedir (114, 118). 

Fırınlama sırasında monoklinik fazdan tetragonal faza bir dönüşüm gerçekleşmektedir 

(111). Soğuma aşamasında meydana gelen tetragonal fazdan monoklinik faza 

dönüşüm sırasında %3-5 oranında bir hacim artışı gerçekleşir. Bu hacim artışı 

zirkonyanın mekanik dayanımına katkı sağlamaktadır (119). Tetragonal fazdan 

monoklinik faza geçiş sırasında meydana gelen hacim artışı sonucunda yapıdaki 

çatlakların uç kısımarında baskı gerilimleri olur ve bu sayede çatlakların materyal 

içerisinde ilerlemesi engellenerek materyalin dayanımı artmış olur. Bu olaya 

‘dönüşüm tokluğu’ denir (114, 120, 121). Hacim artışının kontrolü ve kırık 

oluşumunun engellenmesi için zirkonya içerisine kalsiyum, magnezyum, alüminyum, 

seryum ve itriyum gibi metal oksitler eklenmektedir (111, 114). Oda sıcaklığında 

tetragonal faz stabilizasyonu için itriyum ilavesiyle yarı stabilize zirkonya elde edilir 

(114, 122). 

Geleneksel dental zirkonya, %3 mol itriyum gibi düşük oranda stabilizatör 

içeren tetragonal kristallerden oluşmaktadır. Bu zirkonya cok yüksek dirence ve düşük 
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translusensiye sahiptir (113). Translusensiyi arttırmak amacıyla itriyum 

konsantrasyonu yükseltilerek %4 ya da %5 mol itriyum içerikli yarı stabilize 

zirkonyalar üretilmeye başlanmıştır. Zirkonyanın fiziksel ve mekanik özellikleri 

içeriğindeki itriyum mol miktarından etkilenmektedir. En yüksek translusensi değerine 

sahip olan 5Y-PSZ zirkonyanın yapısı tamamen kübik fazdan oluşur. Bu zirkonyalarda 

dönüşüm tokluğu özelliği olmadığından dolayı dayanıklılığı daha düşüktür. Bu 

sebeple anterior alanda tek üye kron ya da kısa köprü restorasyonlarında kullanımı 

tavsiye edilmektedir. Posterior alanlarda olduğu gibi stresin yüksek olduğu bölgelerde 

5Y-PSZ zirkonyalar kullanılamaz, onun yerine bu alanlarda 3Y-TZP zirkonyalar 

tercih edilebilmektedir. 3Y-TZP zirkonyaların kırılma ve eğilme dirençleri oldukça 

yüksektir, fakat bu zirkonyaların da tarnslusesi değeri düşüktür (123, 124).  

2.5.1. Monolitik Zirkonya 

Monolitik zirkonya restorasyonlar, veneer seramik içermeyen tamamen 

zirkonyadan oluşan restorasyonlardır (125). Translusent zirkonyanın geliştirilmesiyle 

veneer materyali olmadan monolitik restorasyonların üretimi sağlanmıştır (126).  

Monolitik restorasyonlar özellikle fazla miktarda kuvvete maruz kalan 

posterior bölgelerde kullanım için ortaya çıkmıştır. Monolitik restorasyonlarda amaç, 

zirkonya altyapılı restorasyonlarda sıklıkla karşılaşılan porselen atmasının (chipping) 

önlenmesidir. Okluzal mesafenin yetersiz olduğu ya da parafonksiyon alışkanlıklarının 

varlığında monolitik zirkonya restorasyonlarının kullanılabileceği yapılan araştırmalar 

sonucunda bildirilmiştir (127). Çalışmalar sonucunda monolitik zirkonya 

restorasyonların 0,5 mm kadar az bir okluzal mesafede bile yeterli dayanım gösterdiği 

bulunmuştur (127, 128). CAD/CAM sistemleriyle homojen materyalden üretildiği için 

defekt miktarı minimumdur. Yüksek uyum ve minimum okluzal uyumlama 

gereksinimi monolitik zirkonya restorasyonların diğer avantajları arasındadır (129, 

130). 

Monolitik zirkonya restorasyonlarının diğer materyallerle karşılaştırıldığında 

karşıt diş yüzeyinde daha az aşınmaya neden olduğu bildirilmiştir (131). Aynı 

zamanda monolitik zirkonyanın, altyapılı zirkonya, monolitik ve altyapılı lityum 

silikat, monolitik feldspatik seramik, metal-seramiklere kıyasla eğilme ve kırılma 

dayanımlarının daha yüksek olduğu çeşitli araştırmalarla ortaya konmuştur (132, 133). 
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2.5.2. Zirkonya Restorasyonların Adezyonu 

Silika bazlı seramiler, asitle pürüzlendirildikten sonra silan uygulanarak yeterli 

ve kuvvetli bağlantıya sahip olurken; silika içermeyen Y-TZP bazlı restorasyonlarda 

materyalin yapısı ve kimyasal içeriği nedeniyle bu yöntem başarılı olmamaktadır 

(134). Zirkonya yüzeyinin rezin siman ile bağlantısını güçlendirmek amacıyla 

‘tribokimyasal silika kaplama’ yöntemi geliştirilmiştir. Bu yöntemde zirkonya 

yüzeyine ince tabaka şeklinde camsı silika kaplanıp ardından silan uygulaması 

yapılmaktadır. Tribokimyasal silika kaplama yöntemiyle elde edilen bağlantı 

değerlerinin sadece kumlama yapılan yönteme kıyasla daha yüksek olduğu yapılan 

çalışmalarla ortaya konmuştur. Zirkonya restorasyonların simantasyonunda; 

tribokimyasal silika kaplama, ardından silan uygulaması ve son olarak da 10-

metakriloloksidesil dihidrojen fosfat (MDP) içerikli bir rezin siman kullanımının 

restorasyon dayanımını maksimum düzeye çıkarttığı ve bu sebeple en başarılı yöntem 

olduğu bildirilmiştir (116, 134). 

2.6. Sonlu Elemanlar Stres Analizi 

Diş hekimliği pratiğinde kullanılan materyallerin mekanik dayanımlarının 

iyileştirilmesi ve dental yapılarda oluşan stresin tespit edilmesi amacıyla analizinin 

yapılması son yıllarda önem kazanmıştır (135).  

Günümüzde kullanılan farklı stres analiz yöntemleri mevcuttur; 

 Sonlu Elemanlar Stres Analizi (SEA) 

 Gerilim Ölçer Stres Analizi 

 Termografik Kuvvet Analizi 

 Kırılgan Vernik Kaplama ile Stres Analizi 

 Radyotelemetri ile Kuvvet Analizi 

 Fotoelastik Stres Analizi  

 Holografik İnterferometre ile Kuvvet Analizi (136, 137).      

SEA yönteminin fotoelastik ve diğer yöntemlere göre daha avantajlı olduğu 

birçok araştırmacı tarafından bildirilmiştir (138). Diş hekimiği alanında ilk SEA 

çalışması Ledley ve Huang’ın 1968’de yaptığı çalışmadır (139). Daha sonrasında 

Farah ve arkadaşlarının yaptığı çalışma ile de SEA yöntemi diş hekimliği alanında 

kullanılmaya başlanmıştır (136).  
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SEA yönteminin temeli, çözümü karmaşık ve uzun olan problemlere eş değer 

fakat kolay çözümlenebilir hale getirilmiş olan problemlerin çözümüne gidilmesi ile 

mevcut problemin daha basit ve kısa zamanda çözümlenmesi fikrine dayanmaktadır 

(139). 

SEA yöntemi ile mevcut biyomekanik problemler, dijital ortamda tasarlanan 

modellerde küçük parçalara ayrılarak yapılardaki gerilme ve stresler 

hesaplanmaktadır. SEA yöntemi ile incelenen yapıların eğilme, bükülme, kırılma, 

gerilme, titreşim, yer değişimi, bağlanma dayanımları ve elastik deformasyonları 

sayısal olarak hesaplanabilmektedir (140). 

SEA yönteminde, incelenecek canlı veya cansız yapılar dijital ortama 

aktarılarak gerçeğe en yakın şekilde modelleme yapılır. Modeller, matematiksel olarak 

anlamlı olan daha basit geometrik parçalara yani elemanlara ayrılır. Bu elemanlar 

düğümler ile birbirilerine bağlı olup farklı geometrik şekillerde olabilir. Bir 

elemandaki fiziksel değişiklik diğer elemanlara düğümler aracılığıyla iletilmektedir. 

Sonuç olarak boyutları belirlenmiş olan bir modelde, yazılım programları ile belirlenen 

yön, şiddet ve alandaki yüklemeye bağlı olarak yapıda oluşan gerilim (stress), gerinim 

(strain) ve yer değişimleri (deplasman) ölçülebilmektedir. Kuvvet dağılımı 

hesaplanırken, her eleman için ayrı ayrı hesaplama yapılacağından, eleman sayısı 

arttırılarak daha hassas bir analiz yapılabilir (27).  

Modelin elemanlara ayrılma işlemi ‘mesh generation’ ya da ‘ağ yapısı 

oluşturulması’ olarak bilinmektedir. Ana modelin, boyut ve geometrisine uygun olarak 

küçük elemanlara bölünmüş hali de ‘matematiksel model’ olarak adlandırılmaktadır 

(141, 142). 

Doğru sonuçlara ulaşabilmek için eleman boyutları olabildiğince küçük 

olmalıdır. Ancak hesaplamanın yapılabilmesi için de eleman sayısı optimum 

büyüklükte olmalıdır. Sonuçların bölgeler arasında hızlı bir değişim göstereceği 

modellerde, elemanların çok sayıda ve küçük boyutta olması avantaj oluşturur. 

SEA yöntemi için çok sayıda farklı yazılım progamları kullanılmakla birlikte; 

Ansys, Comsol, Femtools, Fempro, Solidworks ve I-Deas diş hekimliğinde en sık 

kullanılan programlar olarak söylenebilir (137). Matematiksel hesaplamalar 

sonucunda yapıdaki stres değerleri elde edilmektedir. Elde edilen değerlerin varyansı 

bulunmadığından istatistiksel analizleri yapılamamaktadır. SEA yönteminde yapıda 
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meydana gelen stresin elde edilen sayısal değerleri tam olarak doğru olmasa bile hangi 

bölgelerde ne yoğunlukta olduğu konusunda bizlere fikir vermektedir (140).  

2.6.1. Sonlu Elemanlar Stres Analizi ile İlgili Kavramlar 

Kuvvet: Bir cismi durduran ya da hareket ettiren, cismin yönünü ya da şeklini 

değiştiren etkidir. Birimi Newton (N)’dur. Üç tür kuvvet bulunmaktadır: baskı 

(sıkıştırma), çekme (gerilme) ve kayma (makaslama). Baskı kuvvetlerinin 

uygulanmasıyla cismin partikülleri bir araya gelmeye zorlanmaktadır. Çekme 

kuvvetlerinde ise bunun tam tersi olur ve partiküller birbirinden uzaklaştırılır. 

Makaslama kuvvetleri ile de cismin partiküllerinin birbirleri üzerinde kaymalarına 

neden olur (143). 

Stres (Gerilme): Bir cisme kuvvet uygulandığında bu kuvvet karşısında cisim 

üzerinde de bir direnç gelişir. Kuvvet karşısında birim alanda meydana gelen dirence 

stres denir. Stres, uygulanan kuvvetle aynı şiddette fakat kuvvete zıt yöndedir (23). 

Stresin büyüklüğü, gelen kuvvet miktarı ve kuvvetin dağıldığı alanın boyutuna göre 

değişmektedir (24). 

Kuvvet uygulaması sonucunda üç çeşit stres meydana gelmektedir: sıkışma, 

çekme (gerilme) ve makaslama stresi. Aynı doğrultuda ancak farklı yönlerde 

uygulanan iki kuvvetin etkisi sonucunda ‘sıkışma stresi’ oluşur. Aynı doğrultuda fakat 

ters yönlerden uygulanan iki kuvvetin etkisiyle ‘çekme stresi’ oluşur, bu da cismin bir 

bölümünü diğer tarafa kaymaya zorlar. Kesme ya da ‘makaslama gerilmesi’ ise farklı 

düzlemlerde, ters yönde ve birbirine paralel iki kuvvetin etkisi sonucu oluşan gerilme 

tipidir. Kuvvetler uygulandıkları bölgede cismi zıt yönde kaymaya zorlar. 

Kortikal kemik sıkışma streslerine karşı en iyi toleransı gösterir, bu sebeple de 

implant-kemik arayüzünün oluşumunda pozitif etki göstermektedir. Makaslama ve 

çekme stresleri ise implant-kemik bağlantısına negatif etkisi göstermektedir (24). 

Gerinim (Strain): Kuvvet uygulanan bir cisimde birim uzunluktaki değişim 

şeklinde, elastik ya da plastik deformasyon olarak tanımlanmaktadır. Cisimde 

meydana gelen uzunluk değişiminin, cismin ilk uzunluğuna oranıdır, herhangi bir ölçü 

birimi yoktur. Cisme bir kuvvet uygulandığında gerilim ile birilikte cisimde gerinim 

de meydana gelmektedir (135). 
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Stres ve strain tamamen farklı kavramlardır, stres yönü ve büyüklüğü olan bir 

kuvvet iken, strain sadece bir büyüklüktür.(99) 

Elastisite (Young’s) Modülü: Gerilimin gerinime oranı yani stres/strain olup 

malzemenin sertliğinin ölçüsüdür ve birimi GPa’dır. Kg/cm2 cinsinden ölçülür, her 

materyal kendine özgü bir elastisite modülüne sahiptir. Elastisite modülünün artması 

cismin sertliği ya da katılığının da artması demektir. Böylece yüksek elastisite 

modülüne sahip cisimler düşük değerli materyallere kıyasla daha az deformasyona 

uğramaktadır (135). 

Poisson oranı: Çekme tipi kuvvetlerin uygulanması sırasında, elastik sınırlar 

içinde kuvvete dik yöndeki gerinimin kuvvetle aynı yöndeki gerinime oranıdır. 

Poisson oranı tüm maddeler için 0-0,5 arasında değişkenlik gösterir ve her cisim 

kendine özgü bir değere sahiptir. Gerilen lastiğin boyu uzarken eninin daralması örnek 

olarak verilebilir (135). 

İzotropi, Anizotropi: Üç eksen yönünde, aynı elastik özelliklere sahip 

malzemeler ‘izotropik’, farklı özelliklere sahip olanlar ise ‘anizotropik’ olarak 

isimlendirilmektedir. İzotrop malzemeler, farklı doğrultularda kuvvet uygulanması 

sırasında meydana gelen streslerde sabit elastik modülüne sahipken anizotrop 

malzemeler farklı elastik modül değerine sahiptirler (144). 

2.6.2. Sonlu elemanlar stres analizinin uygulanması 

Uygulama temelde 3 basamakta gerçekleşmektedir: 

1. Pre-processing: Model elde edilme aşamasıdır. Bilgisayar programlarının 

aracılığıyla, incelenecek yapı uygun boyut ve geometriye sahip elemanlara 

ayrılarak matematiksel model oluşturulur (27, 145). 

2. Analiz: Verilerin yazılım programına yüklendiği aşamadır. Oluşturulan 

modeldeki elemanların mekanik özellikleri ve yükleme koşulları 

belirlenmelidir. Mekanik özellikler için poisson oranları ve elastisite modülü 

kullanılır. Yükleme koşulları için uygulanacak kuvvetin yönü, şiddeti ve 

uygulama açısı belirlenir. Kuvvet uygulanması sonucu sağlanan veriler 

depolanır.  

3. Post-processing: Analizin çözümleme aşamasıdır. Bir önceki aşamda elde 

edilen tüm veriler, grafik ve tablolar halindeki sayısal ve teorik değerler 
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şeklinde olduğundan bu haliyle yorumlanması oldukça zordur. Son aşamada 

modellerin yükleme koşulları altında şekilsel defleksiyonu, stres dağılımları ve 

daha farklı verilerle ilgili görüntüler elde edilir (145, 146). 

Yükleme sonucunda oluşan stresler, normal (sıkışma ve gerilme stresleri) ve 

makaslama stresleri olarak iki gruba ayrılır. Üç boyutlu elemanlarda oluşan maksimum 

stres değeri, tüm makaslama stres bileşenlerinin sıfır olduğu durumda maydana gelir. 

Bu streslere de “Principal Stress” denir ve 3 türü vardır (27, 147): 

1. Maximum Principal Stress (σ1): gerilme stresinin en yüksek değerini verir ve 

pozitif bir değerdir. 

2. Intermediate Principal Stress (σ2): ara değerleri verir. 

3. Minimum Principal Stress: (σ3): sıkışma stresinin en yüksek değerinin 

ifadesidir ve negatif değerlerdir. 

Principal stres değerleri, kırılgan materyaller (örneğin kemik) için kullanılır. 

Maksimum principal stres, en yüksek çekme dayanımına eşit ya da büyük olduğunda 

veya minimum principal streslerin mutlak değeri de en yüksek basma dayanımına eşit 

ya da büyük olduğunda başarısızlık meydana gelir. Maksimum principal stresler 

pozitif, minimum principal stresler ise negatif değerlerle ifade edilmektedir. Hangi 

stres tipinin etkili olduğunu tespit etmek için maksimum ve minimum principle 

streslerin mutlak değerlerine bakılır ve hangisi daha büyük değere sahipse etkili olan 

stres tipi odur (23). 

SEA ile elde edilen diğer bir veri de Von Mises Stres değerleridir. Bu değer, 

çekilebilir materyallerin (örneğin titanyum), çekme dayanımını belirlemek için 

kullanılan ve deformasyonun başlangıcı olarak tanımlanabilen bir terimdir (135). 

SEA yönteminin uygulama adımları özetle şu şekildedir  (137, 139): 

1. İncelenecek olan yapının BT ya da MRI görüntüsü kullanılarak 2 ya da 3 

boyutlu dijital model hazırlanır. 

2. Elde edilen model elemanlara bölünür ve bu elemanların birleşim yerleri de 

düğüm noktası olarak isimlendirilir. Kuvvet uygulaması modelde bu düğüm 

noktaları üzerinden yapılmaktadır.  

3. Modelin poisson oranı, elastik modülü ve linear, izotropik, ortotropik gibi 

özellikler belirlenir ve bilgiler sisteme girilir. 
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4. Model için sınır koşullarına göre cisim sabitlenir. Sonrasında yükleme 

koşulları belirlenir. 

5. Ağ yapısı elde edilir ve tüm model elemanlar bazında değerlendirilir. 

6. Her elemandan alınan sonuç verileri toplanarak hangi stres tipi ya da yer 

değiştirme değerinin yapıda hakim olduğu belirlenir. 

7. Sonuçların değerlendirilmesi aşamasında kemik gibi kırılgan malzemeler için 

principal stresler, titanyum gibi çekilebilir malzemeler için ise Von Mises stres 

değerleri kullanılır. 

8. Stres değerleri ve tüm değişkenlerin hesaplanmasının ardından modeldeki 

değişimlerin yorumlanmasını kolaylaştırmak amacıyla kontür diyagramları 

elde edilir. 

2.6.3. Sonlu elemanlar stres analizinin avantajları 

SEA yöntemi ile karmaşık yapılar istenen malzemenin özelliklerine uygun 

olarak dijital ortamda gerçekçi bir şekilde modellenebilmektedir. Üretilen modelin 

geometrisi, yükleme koşulları ya da materyal özellikleri kolaylıkla değiştirilebilmekte 

ve bu sırada deneysel yöntemlerde olduğu gibi işçilik ve maliyet kayıpları 

olmamaktadır. Ek olarak, gerçek malzemelerde oluşan streslerin dağılım ve 

lokasyonunun tespiti zorken bu yöntemde bilgisayar ortamında çok daha hassas, kolay 

ve hızlı sonuçlar alınmaktadır (137, 139, 148). Canlı yapılar üzerinde 

gerçekleştirilemeyen deneylerin simule edilebilmesi yöntemin en önemli avantajı 

olarak söylenebilir (149). 

2.6.4. Sonlu elemanlar stres analizinin dezavantajları 

Tüm analizin araştırmacı ve yazılım personeline bağlı olarak yürütülmesi 

nedeniyle SEA hatalı sonuçlara açıktır. Yazılım personelinin hatalı modelleme 

yapması ya da araştırmacının verileri yanlış belirlemesi sonuçların yanlış elde 

edilmesine neden olur. Bunun yanı sıra sonuçların yorumlanması da zordur ve bu 

konuda yeterli bilgiye sahip olmak gerekmektedir (137). Matematiksel model 

gerekliliği, üst düzey teknolojiye sahip bilgisayarlar gerektirmesi ve malzeme 

parametreleri ile ilgili varsayım yapma gereksimi bu yöntemin diğer dezavantajları 

arasında sayılabilmektedir (149). 
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Literatürde implant-dayanak bağlantı tasarımlarıyla ilgili yapılan çalışmalarda 

genellikle eksternal hekzagonal, internal hekzagonal ve internal konikal bağlantı 

tasarımlarının karşılaştırılması yapılmıştır. Üst çene ön bölgede çok üniteli implant 

üstü restorasyonlarda hex ve non-hex dayanaklar kullanılmasının implant sistemi ve 

çevre kemik dokuda oluşan stresler üzerindeki etkisi ile ilgili literatürde yeterli bilgi 

yoktur. 

Bu çalışmanın amacı, implant üstü çok üniteli monolitik zirkon köprülerde hex 

ve non-hex dayanakların farklı kombinasyonlar ile kullanıldığı durumlarda implant, 

dayanak ve kemikte oluşan streslerin değerlendirilmesidir. Çalışmanın sıfır hipotezi; 

kemikte ve implant sisteminde meydana gelen stresler üzerinde hex ve non-hex 

dayanaklar benzer bir etkiye sahiptir. 
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3. GEREÇ VE YÖNTEM 

Bu çalışma Hacettepe Üniversitesi Diş Hekimliği Fakültesi ve Tinus 

Technologies iş birliğiyle gerçekleştirilmiştir. 

Üç boyutlu ağ yapısının düzenlenmesi ve matematiksel anlamda uygun katı ağ 

yapısına dönüştürülmesi, üç boyutlu sonlu elemanlar analizi modellerinin 

oluşturulması ve sonlu elemanlar stres analizi işlemi; 2.40 GHz saat hızında INTEL 

Xeon E-2286 işlemcili, 64 GB ECC belleğe sahip bilgisayarda gerçekleştirilmiştir. 

Tomografi verisinden maksilla .stl modelin elde edilmesi 3DSlicer yazılımında 

yapılmıştır. Üç boyutlu modellemede evrensel değerdeki .stl formatı ile modellerdeki 

düğüm noktalarının koordinat verileri korunduğundan, başka bir programa aktarım 

sırasında veri kaybı oluşma riski bulunmamaktadır. Tersine mühendislik ve üç boyutlu 

CAD faaliyetleri ALTAIR Evolve yazılımı, katı modellerin analiz ortamına uygun 

hale getirilmesi ve optimize ağ örgüsünün oluşturulması faaliyetleri ALTAIR 

Hypermesh yazılımı ile gerçekleştirilmiştir; oluşturulan sonlu elemanlar modellerinin 

çözümü için Nastran tabanlı ALTAIR Optistruct (ALTAIR, Troy, MI, USA) implicit 

çözücüsü kullanılmıştır. 

3.1. Çalışma Modellerinin Oluşturulması 

Bu çalışma için, anterior maksillada 13, 11 ve 23 numaralı dişer bölgesine 3 

adet implant (4.1 x 10mm, Straumann AG, Basel, Switzerland) birbirine paralel 

yerleştirilecek şekilde tasarlanmıştır. Hex ve Non-hex dayanaklar (GH: 1mm, AH: 

3,5mm, Straumann Variobase) ve bağlantı vidası katalog verilerine göre 

tasarlanmıştır. Dayanağın dış yüzeyi referans alınarak 50 mikron (0,05 mm) 

kalınlığında siman modellenmiştir. Üst yapı modelleme aşamasında uygun anatomik 

diş tasarımı için Wheeler atlas (150) verilerinden faydalanılmıştır. Santral, lateral ve 

kanin dişlerin yükseklikleri 10 mm olacak şekilde tasarlanarak 6 üyeli tek parça, 

translusent monolitik zirkonya üst yapı modeli oluşturulmuştur (Şekil 3.1). 
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Şekil 3.1. Çalışma modellerinin oluşturulması sırasında kullanılan materyal 

modellemeleri. 

 

Çalışmada hex ve non-hex dayanakların farklı konum kombinasyonlarında 

kullanıldığı toplam 5 adet model oluşturulmuştur. Modeller Şekil 3.2’de gösterilmiş 

ve Tablo 3.1’de özetlenmiştir.  

 

 

Şekil 3.2. Oluşturulan çalışma modellerinde dayanak konum 

kombinasyonlarının görselleri. 
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Tablo 3.1. Oluşturulan çalışma modellerinde implant konumlarına göre dayanak 

tiplerinin yerleşimleri. 

 13 11 23 

Model 1 Hex Non-hex Non-hex 

Model 2 Hex Hex Non-hex 

Model 3 Non-hex Hex Non-hex 

Model 4 Non-hex Non-hex Non-hex 

Model 5 Hex Hex Hex 

3.2. Kortikal ve Trabeküler Kemiğin Modellenmesi 

Çalışmada kullanılacak olan maksiller kemik modelinin oluşturulmasında 

Visible Human Project (The National Library of Medicine; FACT SHEETS Office of 

Communications and Public Liaison National Library of Medicine, Maryland, ABD) 

açık kaynak verisi kullanılmıştır (Şekil 3.3). DICOM formatındaki CT verisi 3DSlicer 

yazılımında uygun Hounsfield değerlerine göre ayrıştırılarak, segmentasyon işlemi ile 

üç boyutlu modele dönüştürülmüştür. Model .stl formatında dışa aktarılmıştır. 

Üç boyutlu model ALTAIR Evolve yazılımına aktarılmıştır ve burada maksilla 

kortikal kemik modeline 1.5 mm offset verilerek 1.5 mm kalınlığında kortikal kemik 

oluşturuldu (Şekil 3.4). Kalınlığı ayarlanan üç boyutlu maksilla kortikal kemiğinin iç 

yüzeyi referans alınarak trabeküler kemik elde edilmiştir. 

Hazırlanan tüm modeller ALTAIR Evolve yazılımında 3 boyutlu uzayda doğru 

koordinatlara yerleştirilip modelleme işlemi tamamlanmıştır. 
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Şekil 3.3. Visible Human Project açık kaynak verisinden sağlanan tomografi 

görüntüleri. 

 

Şekil 3.4. Maksilla anterior bölgede dişsizlik olgusu taklit edilerek 

oluşturulan kemik modeli. 

3.3. Ağ Yapısının Oluşturulması ve Matematiksel Modellerin Eldesi 

Matematiksel modeller, geometrik modellerin mesh adı verilen basit ve küçük 

parçalara bölünmesiyle oluşmaktadır. ALTAIR Evolve yazılımında modelleme işlemi 

tamamlandıktan sonra modeller ALTAIR Hypermesh yazılımıyla matematiksel olarak 

oluşturulup analize hazır hale getirilmiştir (Şekil 3.5).  

Analizlerin yapılabilmesi için, ALTAIR Hypermesh yazılımında hazırlanan 

modeller .fem formatında ALTAIR Optistruct analiz programına aktarılmıştır. 
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Şekil 3.5. Oluşturulan matematiksel model. 

 

Oluşturulan matematiksel modellerde analizlerin yapılabilmesi ve doğru 

sonuçların elde edilebilmesi için, modeli oluşturan parçaların birbirleriyle olan yüzey 

ilişkilerinin analiz programında tanımlanması gerekmektedir. Tüm temas bölgeleri 

arasında FREEZE tipi kontak tanımı gerçekleştirilmiştir. Bu yaklaşım parçaların 

hareketi esnasında tam korelasyon ile hareket ettiği varsayımına dayanmaktadır. 

3.4. Kantitatif Model Bilgileri 

Oluşturulan beş farklı analiz modeli için düğüm ve eleman sayısı bilgileri 

Tablo 3.2’de paylaşılmıştır. 

Tablo 3.2. Çalışma modellerinin düğüm ve eleman sayıları. 

 Düğüm Sayısı Eleman Sayısı 

Model 1 401146 1549272 

Model 2 404835 1561244 

Model 3 400486 1546521 

Model 4 396350 1532692 

Model 5 408434 1573064 

3.5. Malzeme Özelliklerinin Belirlenmesi 

Analizlerde elastisite modülü ve poisson oranı verilen malzemelerin doğrusal 

(lineer) malzeme özellikleri kullanılmıştır. Tablo 3.3’te analizi yapılan modelin 

malzeme özellikleri sayısal olarak tanımlanmıştır.  
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Tablo 3.3. Kullanılan malzemelerin elastisite modülü ve poisson oranları. 

Malzeme Elastisite Modülü 

(MPa) 

Poisson Oranı 

Kortikal kemik (151) 13700 0.3 

Trabeküler kemik (151) 1370 0.3 

Titanyum (implant, 

dayanak, vida) (151) 

110000 0.35 

Dual polimerize rezin 

siman (152) 

18600 0.28 

Translusent monolitik 

zirkonya (153) 

210000* 0.26 

*üretici firma tarafından verilen değerler 

3.6. Yükleme Senaryoları ve Sınır Koşulları 

Tüm modellerde maksiller santral, lateral ve kanin dişlerin singulumlarına 

palatolabial yönde 45 derece açıyla ve her dişe 50 N büyüklüğünde olacak şekilde 

toplamda 300 N kuvvet uygulanmıştır (Şekil 3.6) (154). Tek bir yükleme koşulu 

altındaki beş model için toplamda beş lineer statik analiz gerçekleştirilmiştir. Yükleme 

tanımları uygulama bölgelerinde yer alan düğüm noktalarına dağıtılarak ilgili 

bölgelerde gerilme tekilliğinin önüne geçilmiştir.  

Modeller kortikal ve trabeküler kemiğin; superior bölgesinde ve posterior 

bölgesinde bulunan düğüm noktalarından her üç eksendeki hareketi engellenecek 

şekilde tüm serbestlik dereceleri kısıtlanarak sabitlenmiştir (Şekil 3.7).  

 

 

Şekil 3.6. 45° açıyla palatolabial yönde uygulanan kuvvetin gösterimi. 
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Şekil 3.7. Modelin sabitleme noktalarının gösterimi. 

3.7. Oluşan Stres Değerlerinin Hesaplanması ve Çıkan Sonuçların 

Değerlendirilmesi  

Sonlu elemanlar stres analizi ile elde edilen stres değerleri, varyansı olmayan 

matematiksel hesaplamalar sonucu elde edilir. Bu sebeple de istatistiksel analiz 

yapılamaz. Kesit görüntüleri, düğüm noktalarında oluşan stres miktarı ve 

dağılımlarının değerlendirilmesi ve yorumlanması önemlidir. 

ALTAIR Optistruct bilgisayar programı, sonlu elemanlar stres analizi ile elde 

edilen 25 farklı stres değeri sağlayabilmektedir. Yükleme sonucunda ortaya çıkan 

stresler normal stresler (sıkışma ve gerilme stresleri- σ ile sembolize edildi) ve kesme 

stresleri (ז ile sembolize edildi) olarak iki grupta toplanabilir. 

En büyük stres değeri tüm kesme streslerinin bileşenlerinin sıfır olduğu 

durumda meydana gelmektedir. Bir eleman bu konumda olduğunda normal streslere 

Principal Stres denir. Principal Stres; maksimum principal stres, intermediate principal 

stres ve minimum principal stres olarak 3’e ayrılır. Genelde σ1 en büyük pozitif değeri, 

σ3 en küçük negatif değeri ve σ2 ise ara bir değeri göstermektedir.  

 σ1: Maksimum principal stresi simgeler, pozitif değerdir. 

 σ3: Minimum principal stresi simgeler, negatif değerdir.     

Analiz sonuçlarında pozitif değerler gerilme streslerini, negatif değerler ise 

sıkışma streslerini ifade etmektedir. Bir stres elemanında hangi stres tipinin mutlak 

değeri daha büyük ise, stres elemanı o stres tipinin etkisi altındadır ve 

değerlendirilmesi gereken o stres tipidir. Kemik gibi kırılgan materyaller için principal 

stres değeri önemlidir. Çünkü maksimum principal stres, en yüksek gerilme 
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dayanıklılığına eşit veya daha büyük değerde olduğunda ve minimum principal stresin 

mutlak değeri, en yüksek sıkışma dayanıklılığına eşit veya daha büyük olduğu zaman 

başarısızlık oluşur. 

Çekilebilir (ductile) malzemeler için ise Von Mises stresler değerlendirilir. 

Herhangi bir yapının bir kısmındaki iç enerji, belirli bir sınır değerini (Yield noktası) 

aşarsa, bu noktada şekil değiştirir. Von Mises Stres, 3 principal stres değerinden 

hesaplanır (Şekil 3.8); 

 

 

Şekil 3.8. Von Mises Stres Formülü. 

 

Çalışmamızda, yükleme sonrasında implant boynu ve dayanaklardaki Von 

Mises stres değerleri ve kortikal ve trabeküler kemikte meydana gelen maksimum ve 

minimum principal stres değerleri incelenmiştir. 
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4. BULGULAR 

Çalışmamızda maksiller anterior bölgede 13, 11 ve 23 numaralı dişler 

bölgesine yerleştirilen implantlar üzerine hex ve non-hex ti base dayanaklar farklı 

kombinasyonlarda yerleştirilerek 5 farklı model elde edilmiş ve monolitik zirkonya üst 

yapılar tasarlanmıştır. Restorasyonların singulum bölgelerinden oblik kuvvetler 

uygulanarak sonuçlarda implant boynunda ve dayanaklarda meydana gelen Von Mises 

stres değerleri, kortikal ve trabeküler kemikte de maksimum ve minimum principal 

stres değerlerinin ölçümü yapılmıştır. 

4.1. İmplant Boynunda Oluşan Von Mises Stres Bulguları 

Yükleme sonucu implant boyun bölgesinde meydana gelen Von Mises stres 

değerleri Tablo 4.1’de ve stres dağılımları Şekil 4.1’de gösterilmiştir. 

Tablo 4.1. Yükleme sonucunda implant boynunda oluşan Von Mises stres değerleri. 

 13 11 23 

Model 1 64.305 66.966 94.418 

Model 2 64.637 71.463 94.704 

Model 3 56.963 71.167 94.705 

Model 4 56.699 70.245 94.444 

Model 5 64.713 72.012 98.965 
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Şekil 4.1. Yükleme sonucu implantlarda meydana gelen Von Mises stres dağılımları. 

4.2. Dayanaklarda Oluşan Von Mises Stres Değerleri  

Yükleme sonucunda dayanaklarda meydana gelen Von Mises stres dağerleri 

Tablo 4.2’de ve stres dağılımları Şekil 4.2’de gösterilmiştir. 

Tablo 4.2. Yükleme sonucunda dayanaklarda oluşan Von Mises stres değerleri. 

 13 11 23 

Model 1 73.504 84.560 122.652 

Model 2 73.786 84.505 123.056 

Model 3 76.251 89.184 123.070 

Model 4 75.971 93.962 122.674 

Model 5 73.666 90.184 114.212 
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Şekil 4.2. Yükleme sonucu dayanaklarda meydana gelen Von Mises stres 

dağılımları. 

4.3. Kortikal Kemik Üzerinde Oluşan Maksimum Principal Stresler 

Yükleme sonucunda kortikal kemikte meydana gelen maksimum principal 

stres dağerleri Tablo 4.3’te ve stres dağılımları Şekil 4.3’te gösterilmiştir. 

Tablo 4.3. Yükleme sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum principal stres 

değerleri. 

 13 11 23 

Model 1 29.503 3.661 29.185 

Model 2 29.533 3.458 29.258 

Model 3 30.816 3.426 29.223 

Model 4 30.733 3.701 29.143 

Model 5 29.674 3.452 28.314 
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Şekil 4.3. Yükleme sonucunda kortikal kemikte oluşan maksimum principal 

streslerin dağılımı. 

4.4. Kortikal Kemik Üzerinde Oluşan Minimum Principal Stresler   

Yükleme sonucunda kortikal kemikte meydana gelen minimum principal stres 

değerleri Tablo 4.4’te ve stres dağılımları Şekil 4.4’te gösterilmiştir. 

Tablo 4.4. Yükleme sonucunda kortikal kemikte oluşan minimum principal stres 

değerleri. 

 13 11 23 

Model 1 -4.292 -11.385 -10.689 

Model 2 -4.350 -10.500 -10.730 

Model 3 -4.726 -10.452 -10.738 

Model 4 -4.705 -11.330 -10.692 

Model 5 -4.306 -10.554 -10.248 
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Şekil 4.4. Yükleme sonucunda kortikal kemikte oluşan minimum principal streslerin 

dağılımı. 

4.5. Trabeküler Kemik Üzerinde Oluşan Maksimum Principal Stresler  

Yükleme sonucunda trabeküler kemikte meydana gelen maksimum principal 

stres dağerleri Tablo 4.5’te ve stres dağılımları Şekil 4.5’te gösterilmiştir. 

Tablo 4.5. Yükleme sonucunda trabeküler kemikte oluşan maksimum principal stres 

değerleri. 

13 11 23 

Model 1 1.293 1.951 1.760 

Model 2 1.322 1.877 1.688 

Model 3 1.346 1.874 1.763 

Model 4 1.346 1.956 1.760 

Model 5 1.294 1.891 1.841 
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Şekil 4.5. Yükleme sonucunda trabeküler kemikte oluşan minimum principal 

streslerin dağılımı. 

4.6. Trabeküler Kemik Üzerinde Oluşan Minimum Principal Stresler   

Yükleme sonucunda trabeküler kemikte meydana gelen minimum principal 

stres değerleri Tablo 4.6’da ve stres dağılımları Şekil 4.6’da gösterilmiştir. 

Tablo 4.6. Yükleme sonucunda trabeküler kemikte oluşan minimum principal stres 

değerleri. 

 13 11 23 

Model 1 -0.474 -0.645 -0.623 

Model 2 -0.481 -0.787 -0.512 

Model 3 -0.484 -0.656 -0.625 

Model 4 -0.473 -0.629 -0.624 

Model 5 -0.483 -0.662 -0.629 
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Şekil 4.6. Yükleme sonucunda trabeküler kemikte oluşan minimum principal 

streslerin dağılımı. 

4.7. Analiz Sonuçlarının Genel Gösterimi   

Tablo 4.7. İmplant boynunda ve dayanaklarda oluşan Von Mises stres değerlerinin 

karşılaştırılması. 
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Tablo 4.8. Kortikal kemikte oluşan maksimum ve minimum principal stres 

değerlerinin karşılaştırılması. 

Tablo 4.9. Trabeküler kemikte oluşan maksimum ve minimum principal stres 

değerlerinin karşılaştırılması. 
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5. TARTIŞMA 

Bu in vitro çalışmada dayanak tasarımının implant, dayanak ve kemikteki stres 

dağılımına etkisi incelenmiştir. Çalışmanın sonuçlarına göre dayanak tasarımının (hex 

ve non-hex) ve konumunun implant sistemindeki stres dağılımında etkili olduğu 

gözlenmiştir. Karşılaştırılan tüm dayanak kombinasyonları arasında kortikal ve 

trabeküler kemikte oluşan streslerde dikkate değer bir fark görülmemekle birlikte 

implant boynu ve dayanaklarda meydana gelen stres değerlerinde farklılıklar 

mevcuttur.  

Maksimum principal stres değerleri incelendiğinde kortikal kemik için en 

düşük değerler orta dayanak olan 11 numaralı diş bölgesine yerleştirilen implant 

çevresinde görülürken, trabeküler kemik için modeller ve implant yerleşim bölgeleri 

arasında bir fark görülmemiştir. Literatürde bu konuyla ilgili birbiriyle çelişkili 

sonuçlara sahip çalışmalar mevcuttur. Bu çelişkiler model tasarımları ve 

oluşturulmalarındaki farklılıklardan kaynaklanabilir. Buna ilaveten maksiller anterior 

bölgede uzun köprü tasarımı kullanılarak yapılan çalışmaların sayısı son derece 

sınırlıdır. Bu sebeple sonuçları birebir karşılaştırmak doğru bir yaklaşım olmayacaktır. 

Cho ve ark.’ları (155), yaptıkları finite element analizi çalışmasında farklı implant 

çaplarında dayanak tasarımının stres dağılımına etkisini incelemişlerdir. Kortikal ve 

trabeküler kemikte oluşan stres değerlerinin tüm gruplarda benzer olduğunu rapor 

etmişlerdir. Araştırmacılar bunun sebebi olarak da çalışmada uygulanan 200 N 

değerindeki oblik ve aksiyal kuvvet değerinin düşük şiddette olduğunu ve bu 

büyüklükte bir kuvvetin çevre kemikteki stres değerlerine etkisi olmayacağını 

belirtmiştir. Bir başka in vitro çalışmada platform-switch implantlarda hex ve non-hex 

dayanaklar ile birlikte internal hex bağlantıya sahip implant sistemleri karşılaştırılmış 

ve özellikle oblik yükleme koşulları altında platform-switch tasarımının kemik 

üzerinde stres oluşumunda belirgin bir azalma sağladığı gözlemlenmiştir. Bununla 

birlikte platform-switch implantlarda hex ve non-hex dayanaklar kendi aralarında 

karşılaştırıldığında kemikte oluşturdukları stres değerleri arasında bir fark 

gözlenmemiştir (156). Byun ve ark.’ları (157) implant dayanak bağlantısında daha kısa 

uzantıya sahip olan non-hex yapıların hem kortikal hem de trabeküler kemikte daha az 

stres değerleri oluşturduğunu rapor etmiştir. Mandibular posterior bölgede iki implant 

destekli üç üniteli titanyum tabanlı zirkonyum köprülerde hex ve non-hex 



51 

dayanakların kuvvet dağılımına etkisinin incelendiği bir başka sonlu elemanlar stres 

analizi çalışmasında (10), her iki dayanağın da non-hex kullanıldığı modelde özellikle 

kortikal kemik seviyesinde ortaya çıkan streslerin belirgin şekilde arttığı bildirilmiştir. 

Çalışmamızdan farklı olarak kemik modellemesi sırasında gerçek tomografi 

verilerinden elde edilen bilgiler yerine yapay kemik bloğu kullanılmıştır. Sonuçlar 

arasındaki farklılıklar yöntemden kaynaklı olabilir. Bir diğer çalışmada mandibular 

posterior bölgede implant üstü üç üniteli köprülerde hex ve non-hex dayanakların stres 

dağılımına etkisi değerlendirildiğinde kortikal ve trabeküler kemikte oluşan stresler 

benzerdir. Yazarlara göre gelen kuvvetler implant sisteminin bileşenleri tarafından 

karşılanmıştır. 

İmplant boynunda oluşan stresler için analiz sonuçları değerlendirildiğinde ise 

tüm implantlarda hex dayanakların kullanıldığı modelde (Model 5), hepsinin non-hex 

kullanıldığı modelden (Model 4) daha yüksek stres değerleri elde edilmiştir. Zhang ve 

ark.’ları (156) benzer şekilde hex dayanakların oblik yükler altında implant boynunda 

daha fazla stres oluşturduğunu göstermiştir. Buna ilave olarak, Byun ve ark’ları (157) 

aksiyal ve 15° oblik kuvvetler altında kısa uzantıya sahip non-hex dayanakların 

implant boynunda daha az stres oluşturduğunu rapor etmiştir. Sadece 45° oblik 

yükleme koşulunda sonuçlar hex dayanaklarda daha az stres ortaya çıkmıştır.  

Bununla birlikte karşıt sonuçları rapor eden çalışmalar da mevcuttur. 

Mandibular posterior bölgede yapılan bir çalışma, titanyum taban dayanaklar üzerinde 

üç üniteli zirkonyum köprü restorasyonları için non-hex dayanakların seçilmesinin 

implant boynunda meydana gelen stres değerlerinde artışa neden olduğunu bildirmiştir 

(10). Benzer bir diğer çalışmada ise mandibular posterior bölgede titanyum taban 

dayanaklar kullanılarak üç üniteli metal destekli porselen restorasyonlarda dayanak 

tiplerine göre stres dağılımı incelenmiş ve non-hex dayanakların kullanıldığı 

implantlarda özellikle oblik yükleme koşullarında ciddi bir artış olduğu rapor 

edilmiştir (47). 

Çalışmamızda implant lokasyonunun stres değerlerine etkisi olduğu 

gözlenmiştir.  Birbirine yakın, arada tek gövde olan implantlar için hem implant 

boynunda hem de dayanaklarda daha dengeli bir stres dağılımı görülmekteyken görece 

daha uzak yerleşimli ve arada iki gövde olan 23 numaralı implant için her iki alanda 

da en yüksek stres değerleri tespit edilmiştir. Birbirine yakın yerleşimli implantlar ile 
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23 numaralı terminal implant karşılaştırıldığında implant boynunda meydana gelen 

stres değerleri arasında iki kata yakın bir farklılık ortaya çıkmıştır. Model 1 (H-NH-

NH) ve Model 2 (H-H-NH) kendi arasında değerlendirildiğinde orta dayanakta hex 

yapının kullanılması bu bölgede implant boynunda oluşan stresi artırmıştır. Aynı 

şekilde Model 1 (H-NH-NH), Model 2 (H-H-NH) ve Model 3 (NH-H-NH) 

karşılaştırıldığında 13 numaralı terminal implant bölgesinde non-hex dayanak 

kullanımı implant boynunda meydana gelen stresi belirgin bir şekilde düşürmüştür.  

Dayanaklar üzerinde meydana gelen stresler değerlendirildiğinde implant 

boynunda olduğu gibi uzak olan dayanak üzerinde daha fazla stres oluşmuştur ve bu 

implantta hex yapıda bir dayanağın kullanılması bu bölge için daha avantajlıdır. Aynı 

şekilde birbirine yakın olan implantlarda 13 numaralı terminal dayanağın hex yapıda 

olması da bu dayanak üzerinde oluşan stresleri azaltmıştır ancak orta dayanak üzerinde 

herhangi bir etkisi olmamıştır. Bu sonuçlar literatürdeki diğer çalışmalarla da 

uyumludur (9, 10). Direkt karşılaştırma yapılamasa da Doğuş ve ark.’larının (9) yaptığı 

in vitro çalışma da bu sonuçları desteklemektedir. Kantilever uzantılı implant üstü 

protezlerde hex ve non-hex dayanaklar farklı kombinasyonlarda kullanılmış ve 

sonucunda kantilevere uzak olan dayanağın hex yapıda seçilmesinin sistemi daha 

dayanıklı hale getirdiği sonucuna ulaşılmıştır.  

Literatürde hex ve non-hex dayanakların sistemin bileşenleri üzerinde farklı 

etkileri olduğu görülmektedir. Çalışmamızda hex dayanak kullanımının implant 

boynundaki stresi arttırdığı, dayanağın kendisinde ise stresi azalttığı dikkati 

çekmektedir. Cho (158) ve Jung (159) hex yapıdaki dayanakların daha dengeli kuvvet 

dağılımı gösterdiğini iddia etmiştir. Byun ve ark.’larının (157) çalışmasında 

mandibular posterior bölgede yapılan iki implant destekli üç üniteli zirkonyum 

restorasyonlara aksiyal, 15° ve 45° oblik olacak şekilde farklı yükleme koşulları 

uygulanmış ve sonucunda benzer şekilde daha kısa uzantıya sahip olan non-hex 

dayanaklarda ortalama stres değerleri tüm yükleme koşullarında daha yüksek 

bulunmuştur. Yazarlar uzantının kısa olmasının bu streslerin bir sebebi olabileceğini 

belirtmiştir. Zhang ve ark’ları (156) aksiyel yüklemede hex ve non-hex dayanakların 

benzer stres değerleri gösterirken oblik yönde uygulanan kuvvetlerde hex dayanaklar 

üzerinde daha büyük stresler oluştuğunu göstermiştir. Bu çalışmada aynı zamanda 

internal hex bağlantı ile platform switching tasarımına sahip konikal bağlantı da 
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karşılaştırılmış olup platform switching tasarımının implant çevresindeki kemik 

dokusundaki stresleri azaltırken, dayanak ve vidalarda meydana gelen streslerde artışa 

neden olduğu sonucuna ulaşılmıştır. Quaresma ve ark.’ları (160) da sonlu elemanlar 

analizi yöntemi kullanarak yapmış oldukları çalışmada konikal bağlantılı implantlarda 

dayanak-protez kompleksinin boyun kısmında daha büyük Von Mises stresinin 

mevdana geldiğini göstermiştir. Shim ve Yang tarafından yayımlanan (161), dayanak 

kırığının diğer mekanik komplikasyonlara göre daha fazla görüldüğünü ve tüm 

kırıkların dayanak ve vidanın boyun bölgesinde olduğunu bildiren klinik çalışma da 

bu sonuçla örtüşmektedir. Platform switch tasarımının kemikte daha az stres 

oluşturması sebebiyle, yumuşak ve sert dokuyu korumak için esas olarak oblik yüklere 

maruz kalan estetik bölgelerde platform switch tasarımının benimsenmesi, ancak 

estetik olmayan bölgelerde oblik yüklerde artış kaçınılmaz olduğundan, hex 

bağlantının daha dikkatli bir şekilde kullanılması tavsiye edilmiştir (156).  

Cho ve ark.’larının yaptığı çalışmada (155) dayanakların bağlantı şekline göre 

stres dağılımları analiz edilmiştir. Non-hex dayanaklarda stres konik birleşme 

bölgesinde yoğunlaşırken hex dayanaklardaki stresler hex uzantıda yoğunlaşmıştır. 

Lokalize stresteki bu artış muhtemelen malzeme aşınmasına ve kaybına neden olabilir 

ve bu da implant-protez düzeneğinin bozulmasına neden olabilir (10). Hex yapıdaki 

dayanaklarda dayanak ve implant stabilitesinin non-hex yapıdaki dayanaklara kıyasla 

daha başarılı olduğunu gösteren birçok çalışma yapılmıştır. Aynı zamanda olası 

mikrosızıntı açısından da önemli ölçüde mikro hareketliliğin az olduğu gösterilmiştir. 

Buna göre, bir sistemin diğerine göre biyomekanik avantajı tartışma konusu olmaya 

devam etmektedir (7). Ayrıca Yao ve ark.’larının yaptığı çalışmaya göre (162) non-

hex dayanaklarda rotasyonel yer değiştirmenin hex dayanaklara kıyasla iki kat daha 

fazla olduğu sonucuna ulaşılmış ve böylece hex yapının internal konikal bağlantılı 

implantların dönme direncini artırdığı gösterilmiştir. Savignano ve ark.’larının 

çalışmasında (10) hex dayanaklar için stresler iki bölgede yoğunlaşmıştır: vidanın alt 

kısmındaki vida dişlerinin yanında ve vida boynunun yakınında. Non-hex dayanak 

vidalarında ise stres vida boynu çevresinde yoğunlaşmak yerine vidanın tamamına 

daha fazla dağılmıştır. Bu farklı gerilim dağılımının başarısızlık tipini etkilemesi 

beklenir.               
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Bu çalışma, dayanak tasarım kombinasyonunun ve konumunun implantlar ve 

dayanaklardaki stresi etkileyebileceğini göstermiştir. Protez bileşenleri üzerindeki 

stres dağılımı, malzemenin akma dayanımından daha yüksek olduğunda, bileşenler, 

sonuç olarak vidanın gevşemesine yol açabilecek bir plastik deformasyona maruz 

kalır. Ayrıca yüksek gerilim konsantrasyonları, bileşenler arasında deformasyona ve 

aşınmaya neden olabilir (163). Vida tutuculu bir protezde hex dayanaklar kullanarak 

restorasyon yapmak, titiz bir planlama, dental implantların tam olarak paralel 

yerleştirilmesine izin verecek yeterli miktarda kemik ve iyi bir pasif uyum sağlamayı 

gerektirir; bunların tümünün elde edilmesi birkaç nedenden dolayı zordur (164, 165). 

Geleneksel protezlerde olduğu gibi implant destekli sabit protezlerde de pasif uyumun 

sağlanması birçok faktöre bağlıdır: implantların yerleşimi, ölçü teknikleri ve 

kullanılan malzemeler, altyapının üretim süreci, altyapı tasarımı ve ilave olarak hekim 

ve tekniseyenin deneyimi (166). Ayrıca protez uzunluğu arttıkça yapıda meydana 

gelen distorsiyonlar da artmaktadır (167). 

İmplant bileşenleri ile protetik altyapılar arasındaki pasif uyum, uzun süreli 

başarılı bir osseointegrasyon için kritik öneme sahiptir (164). Bu iki yapı arasındaki 

uyumsuzluk, protez ve implant sistemlerinde mekanik komplikasyonlara, çevredeki 

yumuşak ve sert dokularda ise biyolojik komlikasyonlara neden olabilir (168). 

Mekanik komplikasyonlar protez ve dayanaklarda gevşemeyi ya da sistemdeki 

herhangi bir yapıda meydana gelen kırıkları içerir (169). Biyolojik komplikasyonlar 

ise çevre dokuların reaksiyonu, ağrı, hassasiyet, marjinal kemik kaybı ve daha ileri 

olarak osseointegrasyon kaybını içerir (170).  

Bazı araştırmacılar altyapı ve dayanaklar arasındaki uyumsuzluğun telafisi için 

siman kullanımını önermişlerdir (171-173). Sonrasında yapılan laboratuvar 

çalışmaları da altyapıların simantasyonunun kemik üzerinde oluşacak stresleri 

azaltabileceğini göstermiştir (174, 175). İmplant pozisyonundaki esneklik, oklüzyon 

kontrolünün daha iyi olması ve pasif uyumun daha kolay sağlanması siman tutuculu 

restorasyonların ana avantajları olarak kabul edilirken, artık simanın 

temizlenmesindeki zorluk ve gerekli durumlarda restorasyonun kolay çıkartılamaması 

simante sistemlerin dezavantajları olarak kabul edilmektedir (56, 176, 177). Titanyum 

tabanlı dayanaklar, hasta başında dayanaklara simante edilen seramik restorasyonlar 

için bir platform oluşturur ve sonrasında implanta vidalanır. Bu hibrit retansiyon 
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yöntemi, kolay ulaşılabilirlik, yumuşak doku konturlarını şekillendirebilmek için çıkış 

profilinin sağlanabilmesi, ağız dışında simantasyonu sayesinde artık siman riskinin 

ortadan kaldırılması gibi avantajlar sunar (178-181). 

Diş hekimliği pratiğinde kullanılan materyallerin mekanik dayanımlarının 

iyileştirilmesi amacıyla dental yapılarda oluşan stresin tespit edilmesi araştırmacılara 

önemli ön bilgiler sağlar (135). SEA, bilim ve endüstride en sık kullanılan stres analizi 

yöntemidir (155). Wang ve ark.’ları (182), sonlu elemanlar stres analiz yönteminin 

sabit bölümlü protezlerin mekanik tepkisini ölçmek için kullanılabilecek doğru bir 

araç olduğunu iddia etmiştir. Gelecekteki in vitro çalışmalar için ipuçları 

sağlayabilecek ön analizlere izin vermesi SEA’nın avantajı olarak sayılabilir. Analiz 

sonuçları, sınır koşulları, malzeme özellikleri, arayüz tanımı ve model hazırlama 

yöntemi gibi birçok faktöre bağlıdır (155). Uzun vadeli başarı, tüm implant-

restorasyon düzeneği üzerindeki stres dağılımına bağlıdır. Bu stres dağılımlarını klinik 

olarak değerlendirmek zordur. In-vitro biyomekanik testler, malzeme yorgunluğu, 

aşınması ve deformasyonu hakkında kanıt sağlar. Bununla birlikte hem klinik hem de 

in vitro testler maliyetlidir, zaman alıcıdır ve belirli değişkenleri kontrol etmede çeşitli 

sınırlamaları vardır. Üç boyutlu SEA'nın kullanımı, dental implantların ve restoratif 

bileşenlerin karmaşık geometrilerini ve alveolar kemiği değerlendirmek için en uygun 

yöntemdir. İmplant komplikasyonlarının mekanizmalarına ilişkin anlayışımızı 

destekleyebilecek ve geliştirebilecek ek bilgiler sağlayabilir (10). 

Bu çalışma, ideal test koşulları altındaki sayısal verilere dayanmaktadır. İn 

vitro mekanik testler ile doğrulamanın yanı sıra karşılaştırmalar için ek çalışmalara da 

ihtiyaç vardır. Bu çalışmanın sonlu elemanlar modelinin bazı sınırlamaları mevcuttur. 

SEA'daki tüm malzeme özelliklerinin homojen ve izotropik olduğu kabul edilmiştir 

(183, 184). Buna ilave olarak, periodontal hastalığa bağlı kemik kaybı durumu 

değerlendirilmemiştir. Alveoler kemik kaybı varlığında, dayanak sistemi üzerindeki 

streslerin farklı olması beklenir. Alveoler kemik kaybının durumu hakkında ek 

çalışmalara ihtiyaç vardır. Diğer bir sınırlama, bu çalışmanın yalnızca bir implant 

tasarımını ve bileşenlerini değerlendirmesidir. Bunu diğer tasarımları ve bileşenleri 

içerecek şekilde genişletmek faydalı olacak ve implant komplikasyonları ve 

başarısızlıklarının mekanizmaları hakkında daha fazla bilgi sağlayacaktır. 
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6. SONUÇ VE ÖNERİLER 

Bu çalışmanın sınırlamaları dahilinde aşağıdaki sonuçlar elde edilmiştir: 

1- Platform-switch konikal bağlantılı implantlarda hex ve non-hex dayanak 

sistemleri kortikal ve trabeküler kemik üzerinde benzer stres değerleri 

oluşturur. 

2- Hex dayanaklarda implant boynunda oluşan stres değerleri daha yüksektir. 

3- Hex dayanaklarda implant-dayanak birleşim bölgesinde dayanakta daha düşük 

stres değerleri oluşmuştur.  
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