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ONSOZ VE TESEKKUR

Glinlimiizde miihedislik ile saglik alanlarini birlestiren biyomedikal miihendisliginin
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ORTOPEDIK iMPLANTLARDA MEKANIK KARARLILIGIN ANALIiZi
OZET

Ortopedi ve Dis Hekimligi alaninda kullanilan implant ve protezlerde en sik
karsilasilan sorunlardan biri aseptik (mikropsuz) gevsemedir. Bu sorun sebebi ile
protezler veya implantlar yerinden ¢ikmakta ve islevini yerine getiremez hale
gelmektedir. Bunun yaninda hastaya maddi ve manevi zarar vermektedir. Bundan
dolay1 kemige yerlestirilen protez ve implantlarin stabilitesini belirlemek ve bu sorunu
onlemek ¢ok onemlidir. Ortopedi alaninda en ¢ok kullanilan ve aseptik gevseme
sorununun en sik goriildiigi protez kalga protezidir. Bu sebeple, bu ¢alismada kalga
protezinde olusan gevseme sorunu c¢alisilmistir. Gevsemenin erken tespiti, ¢cimentolu
ve ¢imentosuz tip protez kullaniminin gevseme {izerine etkisi ve yeni protez tasarimi
Onerisi sunulmustur. Bu amagla deneysel ve sonlu elemanlar ¢aligmalar1 yapilarak
titresim yonteminin ameliyat sonrasi donemde kal¢a protezi gevseme tespiti Ve
takibinde alternatif yontem olarak kullanilabilirligi arastirilmistir. Ayrica, sonlu
elemanlar yontemi kullanilarak ¢imentolu ve ¢imentosuz protez kullaniminin gevseme
sorunu lzerindeki etkisi incelenmistir. Son olarak da aseptik gevseme sorununu
ortadan kaldirmak i¢in yeni kalga protezi tasarimi yapilmis ve sonlu elemalar yontemi
kullanilarak geleneksel kalga protezi ile mekanik yonden karsilastiriimistir.
Sonuglarda, titresim yonteminin gevseme tespiti ve takibinde uygun bir yontem oldugu
belirlenmistir. Diger bir sonug ise ¢imentolu stem kullaniminin gevseme riskini
azalttigt mekanik yonden kanitlanmigstir. Ayrica Onerilen protez tasariminin femur
tizerindeki yik dagilimmi pozitif yonde etkilediginden dolay1 geleneksel kalca
protezine gore gevsemeyi Onlemesi agisindan kullanimimin daha uygun oldugu
sonucuna varilmistir.

Anahtar Kelimeler: Aseptik Gevseme, Kalga Protezi, Protez Tasarimi, Sonlu
Elemanlar Yontemi, Titresim Y 6ntemi.



ANALYSIS OF MECHANICAL STABILITY IN ORTHOPEDIC IMPLANTS
ABSTRACT

The most common problem of the prosthesis or implants in the orthopedic and dental
applications is aseptic (germ-free) loosening. In the aseptic loosening event, the
prosthesis and implants are displaced and failed to protect the stability after operations.
The displaced implants cannot implement the functions anticipated. To determine the
stability and positioning of the implants and prosthesis in the bone, preventing the
aseptic loosening issues is very important. The common used prosthesis in the
orthopedic area is the hip prosthesis having very common aseptic loosening problem.
In this dissertation, the determination of the aseptic loosening problem, the effect of
the cement usage on hip stem fixation and developed a new prosthesis design are
presented. An alternative method based on the vibration was tried to developed for
follow-up and determination of the aseptic loosening in the post-operation period using
experimental and finite element methods. It was also examined the effects of the
cemented or uncemented prosthesis usage on aseptic loosening via finite element
analysis. Finally, the new hip prosthesis design was developed and compared to the
conventional prosthesis using finite element analysis in terms of mechanics. In the
results, the vibration method was suitable to determine the aseptic loosening in the
post-operation period. It is proven that using the cemented prosthesis reduced the risk
of aseptic loosening in terms of mechanics. It is also more appropriate to prevent the
aseptic loosening comparing the traditional hip prosthesis applications because the
developed new prosthesis design affects the load distribution smoothly on the femur.

Keywords: Aseptic Loosening, Hip Prosthesis, Prosthesis Design, Finite Element
Method, Vibration Method.



GIRIS

Ortopedi ve dis hekimligi alaninda implantlar ve protezler siklikla tedavi amagh
kullanilmaktadir. Kullanilan protez ve implantlarda en sik karsilasilan komplikasyon
aseptik (mikropsuz) gevsemedir [1]. Bu komplikasyon sebebi ile protez ve implantlar
yerinden ¢ikmakta ve islevini yerine getiremez duruma gelebilmektedir. Bdylece
islevini yerine getiremeyen implant ve protez icin tekrar ameliyat gerekmektedir.
Revizyon ameliyati ilk ameliyattan daha zor ve maliyetli oldugu ve ameliyat basarisini
biiyiik oranda diisiirdiigii gbz Oniine alininca gevseme karsimiza biiyiik bir sorun

olarak ¢ikmaktadir.

Ortopedi alaninda o6zellikle Total Kalga Protezi (TKP) amaliyatlari sonrasinda
gevseme sorunu olusmakta ve revizyon ameliyatlara ihtiya¢ duyulmaktadir. Diinya
genelinde 1,2 milyondan fazla TKP ameliyat1 yapilmakta ve bunlarin %10’u gevseme
sorunlarindan dolay1 tekrar ameliyat edilmektedir [2]. Gelisen teknoloji ve tedavi
olanaklar1 ve insan yasam Omriiniin uzamasi ile TKP ameliyatlarinda artis olacag:
tahmin edilebilir. Ayrica revizyon ameliyatlar, ilk ameliyattan daha zor ve
maliyetlidir, aynt zamanda kemik kayiplarina sebep olmakta ve hastanin hayat
kalitesini diistirmektedir. Bu gibi sebeplerden revizyon ameliyat sayisi oldugunca
diigiiriilmelidir. Bunun i¢in ise revizyon ameliyatina sebep olan sorunlar iizerinde

calisilmas1 gerekmektedir.

Zamanla gevseme olusumu, implantin ve protezin kararliligimin (stabilite) diisiik
olmasina baghdir. Dis hekimligi alaninda dis implantlarin1 kemige yerlestirilmesi
sonunda mekanik kararliligin1 6lgen cihazlar gelistirilmis ve cerrahlara sistemin
kararliligt hakkinda bilgi verilmesi saglanmistir. Boylece yeterli stabilite ile
yerlestirilmeyen implantlara farkli ¢ézlimler getirilerek implantin kemige ve dolayisi
ile hastaya daha biiyiik zararlar vermesi 6nlenmeye ¢alisilmistir [3]. Ortopedi alaninda
ozellikle kalga protezi ameliyatlari sonrasi en sik karsilagilan sorun gevsemedir [1, 4,
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Literatiirdeki ¢caligsmalar, protez stabilitesini belirlemeye ve gevseme tespitini yapmaya
yonelik yeni yontem gelistirme iizerine yapilmistir. Cilinki, halihazirda gevseme
tespitinde kullanilan yontem radyolojik goriintiilemedir [6]. Bu yontemin gevseme
tespitindeki basarisi ¢ok diisiik oldugundan yeni ve tespit basarisi yiliksek olan

yontemler gelistirilmelidir.

Bu tez ¢alismasi, yedi boliimden olugmaktadir. Birinci boliimde ¢alisma ile ilgili genel
bilgiler verilmis ve konu ile ilgili literatiirdeki ¢calismalar agiklanmistir. Ikinci béliimde
ti¢ boyutlu biyomodelleme ve sonlu elemanlar analizleri (SEA) igin sonlu elemanlar
modelleri olusturma hakkinda bilgi verilmistir. Ayrica, SEA i¢in malzeme
tanimlamalari anlatilmistir. Boliim 3’de, ¢imento kullanimin kalga protezi ameliyatlari
sonrasinda olusan aseptik gevseme sorununa etkisi degerlendirilmistir. Boli 4’de,
tasarimi1 yapilan yeni bir kalga protezinin SEA ile degerlendirilmesi yapilmis ve
geleneksel kalga protezi ile karsilastirilmistir. Boliim 5°de, kalga protezi yerlestirilen
femur kemigi modelinin modal ve harmonik cevap analizleri yapilmistir. Bu boliimde
elde edilen sonuglar Bolim 6°da deneysel olarak yapilan calisma ile
degerlendirilmistir. Altinct bdliimde, kalca protezi aseptik gevseme derecesinin
titresim yontemi ile belirlemeye yonelik deneysel caligma yapilmistir. Son boliimde
ise tez ¢alismas1 sonucunda elde edilen sonuglar degerlendirilmis ve konu ile ilgili

oneriler sunulmustur.

Bu ¢alismada, TKP ameliyatlar1 sonrasinda hasta yasam kalitesini olumsuz etkileyen
gevseme sorunu iizerinde ¢alisiimistir. Gevseme tespiti ve takipi icin literatlirde
radyolojik goriintiilleme yontemlerine gore daha yiiksek basari oranina sahip olan
titresim yontemi kullanilmistir. Bu tez ¢alismasinda, literatiirden farkli olarak titresim
yonteminin sadece gevsemeyi degil, gevseme derecesinin de tayininde kullanilip
kullanilamayacagin1  belirlemek iizerinde arastirma yapilmistir. Ayrica, TKP
ameliyatinda sabitleme yoOntemleri olan ¢imentolu ve c¢imentosuz sabitleme
yontemlerinin TKP uzun dénem basarisinda hangi yontemin tercih edilmesi gerektigi
mekanik acidan degerlendirilmistir. Yeni kalga protezi tasarimi gelistirilerek

geleneksel protez tasarima ile karsilagtirilmasi yapilmstir.



1. GENEL BILGILER
1.1. Kalca Eklemi Anatomisi

Kalga eklemi femur (uyluk) kemigi ile pelvis (legen) kemigini birbirini baglayan
kiiresel mafsall1 bir eklemdir. Kalga eklemi genel yapist Sekil 1.1°de gdsterilmistir. Bu
eklem, eklem kapsiilii ile kaplidir ve bir ¢ok ligament, tendon ve kas vasitasi ile
stabilitesini korur. Femur basi, pelvis kemiginin yuva seklindeki asetabulum kismina
girer ve bu yuvada hareket eder. Saglikli insanlarda femur basi ve asetebulum,
stiriitinmeyi yok denecek kadar azaltan eklem kikirdag: ile kaplidir ve hareket bu
kikirdaklar tizerinde eklemlerin rahatlikla kaymasi ile olusur. Ayrica bu eklem, eklem
kikirdaklart arasinda siirtiinmeyi ortadan kaldiran sinovyal sivi ile kaplidir. Ancak bu
eklem zamanla, kemik erimesi gibi nedenlerle eklem 6zelliklerini yitirir ve hastada
dayanilmaz agrilara yol agar. Bu halk arasinda kireglenme (osteoartrit) olarak bilinir
ve kikirdak dokunun yapisinin bozulmasi sonucu asinma ve tahribatin ortaya ¢iktigi
en sik goriilen eklem rahatsizligidir (Sekil 1.1). Bu rahatsizligi gidermek igin total

kalca protezi ameliyatlar1 yapilmaktadir [7].

Pelvis

Ligament ve
eklem kapsiilii

ormal Osteoartrit
kalca eklemi  kalga eklemi

Ligament ve
eklem kapsiilii

Sekil 1.1. Kalga eklemi yapisi (soldaki resim) ve osteoartritli kalga eklemi
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1.2. Kal¢a Eklemi Biyomekanigi

Kalga eklemi giiniin her saatinde az da olsa yiike maruz kalir. Merdiven ¢ikma ve inme,
yiiriime, sandalyeden kalkma vs. gibi aktiviteler yapilirken kalga eklemi degisken
yiiklere maruz kalir. Bu kuvvetler total kalga ameliyatlar1 gibi ameliyatlardan sonra
daha da oOnemli hale gelir. Ciinkii dogal kal¢a eklemi yapay eklem haline
getirilmektedir.

Kalga eklemi biyomekanigi iki fazda incelenir (Sekil 1.2). Normal ayakta durus
pozisyonu statik faz ve tek ayak iizerinde durus, yiiriiyiis fazi dinamik faz olarak
degerlendirilir. Kalg¢a eklemi ayakta durma ve ylirlime esnasinda statik ve dinamik
kuvvetlerin birlestigi ve dagildigi bir bolgedir. Ayakta durus posizyonunda femur
basina etkiyen kuvvetler esittir ve vucut agirliginin yarisi kadardir. Yiirlime esnasinda
bileske kuvvetler femur bas kisminin anterosuperior kismina etki eder. Yiriime
esnasinda dengeyi abduktor kas kuvveti saglamaktadir. Bu durumda viicut agirliginin
yarisi ve abduktor kas kuvveti bileskesi femur bagina etkiler. Yiiriirken femur basina

binen yiik miktar1 viicut agirhiginin 3-4 kat1 kadar oldugu bilinmektedir [8].

Yiriimenin 31 fazi bulunmaktadir. Bunlardan ayagin yere temasina temas periyodu
(12. faz) denir. Ayak tabaninin tamamen yere bastig1 an yiirime fazinin 16. fazina
denk gelir. Ayagin yer ile temasi kesilmeye basladig1 ve yiikiin bagparmaga bindigi
periyodun sonunda (22. faz) temas periyodu sona erer.

Viicut agirh@g (K) ve abduktor kas kuvvetlerinin (M) bileskesi (R) femur basina
etkiyen kuvvettir ve diisey eksen ile yaklasik 16 derecelik bir ag1 yaparak femur
basinin rotasyon merkezinden geger (Sekil 1.2). R; K ve M kuvvetlerinin vektorel
toplamidir. OC uzunlugu OB uzunlugundan ii¢ kat daha biiyiiktiir. Bu nedenle temas
fazinda viicudun dengede kalabilmesi i¢in abduktor kaslar kuvveti viicut agirliginin iig

kat1 biiyiik olmas1 gerekmektedir. Yani;
OC=30B — KxOC=Mx0B (1.1)

olmalidir [8].
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Sekil 1.2. Kalga ekleminin statik (A) ve dinamik (B) fazlar1 [8]
1.3. Total Kal¢a Protezi

Total kalca ameliyalari, diinya genelinde en sik ve basarili bir sekilde uygulanan
ortopedik ameliyat tiirtidiir. Hastanin yasam kalitesini arttirmak, hastanin agrilarindan
kurtarmak ve kalga eklemi fonsiyonel hale getirmak amagli uygulanmaktadir. Cok
farkli tasarimlarda bulunan kalga protezleri ilk olarak Sir John Charnley tarafindan
Onerilmistir [9]. Kalca protezi yerlestirilen kalga ekleminin genel goriiniigii Sekil 1.3’te

gosterilmistir.

Kalga protezi tiirleri ¢cimentolu ve ¢imentosuz olmak {izere iki tiirliidiir. Cimentolu
protezlerin yiizeyi daha piiriizsiizdiir. Bu protezler kemik ile protez arasina kemik
cimentosu kullanilarak sabitlenir. Cimentosuz protezlerin ylizeyleri piiriizliidiir. Bu tiir
protezler kemige siki gegme (press-fit) seklinde yerlestirilir. Bu iki tiir protez
kullaniminin bagar1 oranlar1 literatlirde tartismalidir. Bazi ¢aligmalar ¢imentolu protez
kullanimini tavsiye ederken [10], baz1 ¢alismalar ise ¢imentosuz protezlerin daha uzun

donemde basarili oldugu vurgulanmistir [11].
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Sekil 1.3. Total kalga protezi [12]

Cimentosuz kalga protezleri kemige siki gegme seklinde yerlestirilir. Ameliyat sonrasi
stirecte kemik ile protez baglantisi olusabilmesi i¢in protez kemige yeterli stabilitede
yerlestirilmis olmalidir. Bu stabilite literatiirde protez kemik aras1 hareket miktari ile
Olciilmiistiir. Bu hareket miktar1 150 mikrondan biiylik olursa fibréz doku olugumu
gerceklesir ve protez kemik baglantisi saglanamaz. Bunun sonucunda protez gevser.
Hareket miktar1 40-150 mikron arasinda olursa kemik ve fibroz doku olusumu birlikte
goriiliir. Bunun sonucunda protez kemige belirli seviyede baglanabilir. 20 mikrondan
diisiik degerlerde ise tamamen kemik olusumu goézlenir ve protez kemige tamamen

baglanir. Bunun sonucunda da ideal osseointegrasyon olusumu gézlenir [13, 14].

Cimentosuz protez tasarimlarinda protezin ylizey oOzellikleri osseointegrasyon
olusumu i¢in ¢ok 6nemlidir. Osseointegrasyon olusmasi i¢in ¢imentosuz protezlerin
yiizey gozenekleri 50 ile 400 mikron boyutunda ve mekanik dayanimi korumak ig¢in

kaplamadaki bosluk yiizdesi %30-40 arasinda olmalidir [15].

Cimentosuz protezler genellikle titanyum aliiminyum vanadyum veya kobalt krom
molibden alagimlarindan yapilir. Titanyum alasgimlarmin elastiklik  modiilu
kemiginkine daha yakindir. Bu sebeple titanyum alasimli protezler daha az sorun

¢ikardig bildirilmistir [16].

Cimentosuz protezler bir ¢ok farkli geometride piyasada bulunmaktadir. Protezlerin

olusturdugu mekanik sorunlari minimuma ve protezin yasam siiresini maksimuma

6



¢tkarmak i¢in bu konu iizerindeki ¢alismalar siirmektedir. Ik femur protezleri diiz ve
egri olmak tizere siiflandirilmistir. Giiniimiizde ise proksimal gozenekli konik ve tam

kaplamal1 silindirik olarak adlandirilmaktadir [17].

Cimentosuz kalga protezleri geometrilerine gore siniflandirilabilir. Bdylece protez
tasarmmlari 6 grupta toplanabilir. Tk dort grup diiz protezler, besinci grup modiiler ve
altinct grup anatomik tasarimli egri protezlerdir (Sekil 1.4). Birinci tip protezler
birincil stabiliteyi, medial-lateral diizlemde kama seklinden dolayr veya protez
uzunlugu boyunca ii¢ noktadan temas ile saglar [18]. Donmeye karsi stabilite ise
protezin genis diiz sekli ile saglamir [19]. Ikinci tip protezler anterior-posterior ve
medial-lateral diizlemlerde kortikal kemige kontak yapacak sekilde tasarlanmislardir.
Birinci tip protezlere gore daha genistirler. Genellikle u¢ kisimlarinda protezin
sertligini (stiffness) azaltmak icin yiv veya yarik bulunur [17]. Ugiincii tip protezler
konik sekle sahiptirler. Konik ve yuvarlak, konik ve yivli yapida ve konik ve dortgen
kesitte olmak tiizere ii¢ gruba ayrilabilirler. Bu gruplar geometrik sekillerine gore ii¢
noktadan temas ile sabitleme (konik ve yuvarlak tip), yivler vasitasi ile (konik ve yivli
tip) ve dort noktaya temas ile (dortgen ve konik tip) sabitleme ile stabiliteyi saglarlar.
Doérdiincti grup protezler tamamen kaplama yapilmistir. Yiizey ozellikleri ile kemik
gelisimini hizlandirir. Diyafiz bolgesinde kortikal kemige dayanarak stabiliteyi saglar.
Besinci tip protezler modiilerdir. Modiiler tasarimlar femurun metafizi ve diyafizinde
bagimsiz sekilde hareket edebilir. Bu da proksimal ve distal sabitlemede farkli
kombinasyonlar sunar. Bu sebeple karmagik operasyonlarda kullanilir [20]. Altinct tip,
femur anatomisine uygun olarak egri tasarlanmistir. Stabilite distal kismindaki

egrilikten ve metafizdaki kabartidan saglanir [21].

Farkli tasarim ve uygulama yontemlerine ragmen bu alt1 gruptaki protezler benzer
yagam oranina (survival rate) sahiptir. Biiyliik sekil bozuklarinda veya distal
sabitlemeye ihtiya¢ duyuldugunda tip 3B, 3C, 4 ve 5 kullanilabilir. Hasar oranlar1 bu
tasarimlar ile azalmis olsa da mekanik sorunlar (aseptik gevseme, agr1 vb.) tamamen
giderilmemistir. Cimentosuz protezler geng hastalar i¢in yeterli dayanim saglar ve

yasli hastalar i¢in basarili sonuglar verebilmektedir [17].
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Sekil 1.4. Cimentosuz protez gesitleri ve siniflandirilmasi [17]. 1)
tek kama, 2) cift kama 3A) yuvarlak ve konik, 3B) yivli ve konik,
3C) Dortgen ve konik, 4) tamamen kaplanmis ve yuvarlak, 5)
Modiiler, 6) anatomik




Cimentolu protezlerde kemik ile protez arasinda ¢imento tabakasi bulunur. Bu ¢gimento
nedeni ile mediiler kanali dolduran ¢imentosuz protezlere gore daha kiiciik caph
tasarlanirlar. Cap1 kiigiik olan bu protezler daha esnektir ve proksimaldeki kuvvet
aktarimi daha yiiksektir. Bu yiizden ¢imentolu protezler kobalt krom ve paslanmaz

celik gibi elastik modiilii yiiksek olan malzemelerden tiretilirler [22].

Geleneksel ¢imentolu protezler yakalikli ve yakaliksiz olmak tizere iki gruba ayrilir.
Yakalikl1 protezler, boyun ve protez arasinda yakalig1 (collar) olur (Sekil 1.5a). Protez
kemige ve ¢imentoya sabitlenecek sekilde tasarlanmistir. Kemik-¢imento-protez tek
par¢a olarak hareket eder. Protezin basarisi yiiksek oranda ¢imentonun kemige
tespitinin iyi olmasina baglidir. Protez ile ¢imento arasindaki mikrohareketi stem veya
¢imentodan partikiillerin kopmasina yol agar. Bu partikiiller osteolize ve dolayisiyla
aseptik gevsemeye sebep olur. Yakalikli protezlerin en biiyiik avantaji ¢cokmenin daha
az olmasimi ve yiikkiin dogrudan kemige iletilmesini saglamasidir. Fakat protezin
distalinde kalkar bolgede asili kalmasindan dolayr mikrohareketin artmasi en biiyiik

dezavantajdir [22].

Yakaliksiz ¢imentolu protezler parlak yiizeye sahiptirler (Sekil 1.5b). Bu sebeple
yakalikli protezlerin mat yiizeylerine gore daha az siirtiinmeye neden olur. Bununla
birlikte siirtlinmenin diisiik olmas1 aginmay1 azaltir. Ayrica siirtiinmenin diisiik olmast
protez ile stem arasindaki kayma gerilmelerini diisiiriir. Ayn1 zamanda diisiik siirtiinme
katsayis1 protezin ¢imento lizerinden kaymasina ve dolayisi ile protezin ¢okmesine yol
acar. Bu hareket cevresel ve eksenel gerilmelerin artmasina neden olur. Bu ¢okmeyi
azaltmak icin protezin yiizeyi piirlizlii hale getirilmis, fakat bu piirizli yiizey
¢imentonun asiri asinmasina sebep olmus ve mekanik olarak yetersiz kalmistir [22].
Exeter protezi (Exeter, Stryker, Howmedica) bu tip protezlerde en sik kullanilan
protezdir. Exeter protezi kullanilan 325 hastada yapilan ¢alismada 17 yillik takip
sonunda %90,4 basari orani oldugu bildirilmistir [23].



i
|

|
Sekil 1.5. Yakalikli  (a) ve

yakaliksiz (b) ¢cimentolu
protezler

1.4. Mekanik ve Biyolojik Kararhhk (Stabilite)

Insan kemigine yerlestirilen her implant ile kemik arasinda zamanla kemik-implant ara
yiizii olusur. Bu kemik-implant ara yiiziiniin birbirine tutunumu ile kemik-implant
sisteminin saglamhigi implant kararliligi (stabilitesi) olarak bilinir. Implant
kararliligim1 mekanik ve biyolojik kararlilik olarak iki kisimda incelenir. Mekanik
kararlilik, implant yerlesiminden hemen sonraki kemik implant sisteminin kararliligs;
biyolojik kararlilik ise, implant kemik ara yiiziinde kemik yeniden olusumu ve tekrar
sekillenmesi olarak tanimlanabilir. Biyolojik kararlilik biiyiik 6l¢iide mekanik
kararliliga baghdir. Yani uzun siireli basarili implantasyon ve basarili operasyon
ciktilart icin mekanik kararlilik ¢cok onemlidir [3, 24]. Ilk olarak Branemark (1977)
[25] tarafindan tanimlanan osseointegrasyon, biyolojik kararliligin diger ismidir. 1986
yilinda osseointegrasyon “implant ve kemik arasinda kemik dis1 bir doku olmaksizin
yiiklerin ideal bir sekilde implanttan kemige aktarildigi baglant1” olarak tanimlanmis
ve kemik implant baglantilarin saglamlik sorunu ideal yiik aktariminin olmamasindan
kaynaklandi81 belirtilmistir [26]. Implant kararliliginin yeterli olmadi§1 zaman implant
zamanla gevser ve yerinden ¢ikarak islevini yerine getiremez hale gelir. Ortopedi ve
dis hekimligi alaninda siklikla karsilasilan bu sorun {izerine bir¢cok ¢aligma yapilmastir.
Ozellikle dis hekimligi alaninda belirli ilerleme kaydedilmis ve implant mekanik

kararliligini belirleyen cihazlar gelistirilmistir [27, 28]. Bu cihazlar bir¢ok ¢alismada
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implant kararliligini ne derece dogru belirledigi tespit edilmis ve her ne kadar dogruluk
orani yiiksek olarak belirlense de, yanilma paymnin olmasi dis hekimligi alaninda

calismalarin devam etmesine sebep olmustur [29-33].

Kemik miktar1 ve kalitesi, ameliyat teknigi, doktorun becerisi ve implant tasarimi
mekanik kararliligr etkileyen ana faktorlerdir. Bunun yaninda, mekanik kararlilik,
implant ylizey ozellikleri, kemik olusumu ve yenilenmesi ise biyolojik karalilig

etkileyen ana parametrelerdir [34].
1.5. Dis Hekimligi Alanlarinda Yapilan Kararhhk Calismalar:

Protez ve dis implantlarinda mekanik kararliligin belirlenmesi ileri donem basarili
implantasyon igin ¢ok oOnemlidir. Ozellikle dis hekimligi alaninda implant
kararliliginin belirlenmes igin farkli yontemler gelistirilmistir. Bu yontemler genel
olarak; radyolojik analiz, histomorfometrik analiz, ¢cekme ve itme testleri, kesme torku
direng analizi, ¢ikarma torku testi, implant yerlesim torku analizi, darbe test yontemi,
titresim salmimli dalga uyarimi, ¢eki¢c darbe yontemi, rezonans frekans analizi

yontemi, sonlu elemanlar analiz yontemi ve ultrasonik dalga uyarimidir [34-36].
1.5.1. Radyolojik analiz

Radyolojik analiz iyilesme siiresinde istenilen zamanda degerlendirilebilinen
girisimsel olmayan bir yontemdir. Bu analiz yontemiyle, kemik implant pozisyonu,
kristal kemik seviyesi 6l¢iimii gibi degerlendirmeler implant basarisinin bir dl¢iistidiir
ve bu yontemle degerlendirmek miimkiindiir [37]. Implant stabilitesini belirleme
hassasiyeti diigiik olmasina ragmen kullanim kolaylig1 ve maliyetinin diisiik olmasi
klinik olarak stabilite degerlendirilmesinde kullanilmasin1 saglamistir. Diizenli
radyografi ile kemik Kkalitesi ve yogunlugu hakkinda nicel degerlendirme
yapilamamaktadir. Bunlarin yaninda X 1sinlarinin zararl etkilerinden dolayr da ¢ok

sik kullanilmasi tavsiye edilmemektedir [26].
1.5.2. Histomorfometrik analiz

Bu yontem, implant ve implant c¢evresindeki kemigin histolojik kesitinin boyali

orneginden kemik ile implant arasindaki kontak miktarinin belirlenmesine dayanir.
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Hassasiyeti ¢ok yiiksektir. Fakat, invaziv ve yikici bir yontem oldugundan sadece

klinik olmayan ¢aligmalar i¢in uygundur [35].
15.3. Cekme ve itme testleri

Implant mobilitesi, implanta itme ve ¢ekme yonlerinde kuvvetler uygulanarak hareket
miktar1 belirlenebilir. Bu hareket miktarina gore implant stabilitesi hakkinda fikir
edinebilinir. Fakat bu yontem gorsel ve dokunma hassasiyetine bagli oldugu i¢in

kisiden kisiye degisebilir. Bu nedenle stabiliteyi kesin belirleyici degildir [35].
15.4. Kesme torku diren¢ analizi

Bu metot ilk olarak 1994 yilinda Johansson ve Strid tarafindan gelistrilmistir [38].
Temel prensibi implant ameliyati sirasinda bir birim hacimdeki kemigi kesmek igin
gerekli olan enerji miktarini1 dlgmeye dayanir. Bu enerji miktar1 kemik yogunlugu ile
iligkili oldugu ve dolayli olarak implant kararliligini etkiledigi i¢in kemik implant
kararliligimi degerlendirmede g6z ontine alinir [39]. Bu yontemin eksik yonii implant
yerlesimi sonrasi osteotomi bolgesindeki kemik kalitesi ve durumu hakkinda yeterli
bilgi vermemesidir. Yani, osteotomi sonrasinda kemik kalitesindeki degisimin

degerlendirilememesidir.
1.5.5. Cikarma torku testi

1984 yilinda Roberts ve ark. tarafindan one siiriilen bu yontem, kemik implant
baglantisint koparan moment esik degerini 6lgme prensibine dayanmaktadir [40].
Olgiimlerin tekrarlanamamasi ve plastik deformasyon olmasi sebebiyle ameliyat

sirasinda kullanilmasi miimkiin olmayan bir yontemdir.
1.5.6. implant yerlestirme torku analizi

Temel olarak implantin kemige yerlestirilirken gerekli olan tork degerini 6lgme
prensibine dayanir. Implant kemige yerlestirilirken olgiilen tork degerleri sabit
degildir, ¢linkii kortikal ve konseloz kemik miktarlari implant kemige girdik¢e degisir.
Bu sebeple 6lgiilen maksimum tork degeri bu yontem i¢in degerlendirmeye alinir. Bu
yontem genel olarak literatiirde kabul edilir ve degisik implant cesitleri ig¢in

kullanilabilir [41]. Yine yerlesim torku degeri ile kemik yogunlugu arasinda bir iliski
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mevcut oldugu belirtilmis ve sonu¢ olarak implant kararliligl i¢in degerlendirme
yapilabilecegi vurgulanmistir. Her ne kadar bu yontem kemik yogunlugu hakkinda
bilgi verse de kemik kalitesi ve ileri donemde olusan 0sseointegrasyon hakkinda bilgi

veremez [42].
1.5.7. Darbe test yontemi

Bu yontem temel olarak akustik bilime ve etki tepki teorisi yontemine dayanmaktadir.
Implanta uygulanan etki ses dalgalar1 olarak yansir ve duyulan ses ile degerlendirme
yapilir. Soyle ki, implanta uygulanan darbe sonucu acik bir ses duyulursa bu iyi
osseointegrasyon oldugunu gosterir. Donuk ses ise zayif osseointegrasyon oldugu
gosterir. YOontem genel olarak ¢ok basit, fakat bu yontem doktorun tecriibesine baglidir

ve deneysel yontemlerde kullanilamaz [36].
1.5.8. Titresim salimimh dalga uyarimi

Koneko ve ark., kararli durum dalgasini1 uyaran kuvveti kullanarak kemik implant
araylziiniin mekanik titresim karakteristigini analiz etmek i¢in kullanmislardir. Bu
yontem, kiiciik dalgali kuvvet tarafindan uyarilan implant titresiminin frekans ve
genligini 6lgmeye dayanan bir yontemdir. Bu sistemde elektroakustik tetikleyici,
elektroakustik alici, dalga tiretici ve salintmolger bulunur. Elektroakustik tetikleyici ve
alict her ikisi de piezoelektrik elementlerden ve delikli igneden olusur. Yaklasik 1 Khz
degerinde ¢oklu frekans kuvvet dalgalari implanta bu igneler vasitasi ile iletilir. Kemik
implant ara yiiziinde olusan titresim ve rezonans bilgileri toplanir ve osiloskopta
gosterilir. Bu yontemin duyarliligi uygulanan kuvvetin yoniine ve konumuna baglhdir.

Implant rijitligini degerlendirmede bu yéntem zayif kaldigi belirtilmistir [43].
1.5.9. Cekic¢ darbe yontemi

Bu yontem darbe test yonteminin gelistirilmis bir versiyonudur. Darbe test
yonteminden farkli olarak ¢ekic¢ ve nesne arasindaki temastan olusan ses hizli Fourier
doniisiimii (FFT) ile islenir ve buna gore degerlendirme yapilir. Ik olarak dis
mobilitesini degerlendirmek amaci ile gelistirilen yontem daha sonralart implant

stabilitesi 6l¢iimiinde kullanilan cihazlarin ¢alisma prensibi olmustur. Dental Mobility
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Checker (DMC; J.Morita, Suita, Japan) ve Periotest (Siemens, Bensheim, Germany)

cihazlar1 bu yontemle ¢alisan cihazlardir [35, 36].

DMC cihazi1 Aoki ve Hirakawa tarafindan gelistirilmistir [27, 28]. Bu cihaz, dis ve dis
yuvasinin birlesiminin hareket seviyesine gore ses sinyallerine gevirerek implant
mobilitesini belirler. Teoride, gegici impuls ile liretilen spektrumun zaman ekseni
tizerindeki ilk tepe genisligi impulsun zaman ekseni ile ters orantilidir [44]. Disiik
alict olarak mikrofon kullanilmistir. Cevap sinyali zaman domaininde islenerek

degerlendirme yapilir [36].

Periotest cihazi elektromekanik olarak ¢alisan bir cihazdir (Sekil 1.6). Alet elektrik ile
calisir ve sonuglar monitorize edilir. Cihazin hareketli ucu 6l¢iim yapilacak olan
implanta 4 saniyede 4 kez ¢carpma hereketi yapar. Hareketli ucun basinca duyarli kismi
implant ile hareketli u¢ arasindaki temas siiresini belirler ve kaydeder. Bu temas stiresi
ne kadar uzun ise implantin stabilitesi o kadar diisiiktiir. Periotest cihazi da temas
sliresi uzunluguna gore periotest degeri verir. Periotest 6l¢lim degerleri -8 ile +50
arasinda degismektedir. Cihazin verdigi deger ne kadar diisiik ise implant o kadar

stabildir [35].

Baglatma Diigmesi

-

Sekil 1.6. Periotest cihazinin pargalari (iist resim) ve periotest
cihaz1 (alt resim)

14



1.5.10. Rezonans frekans analizi (RFA)

Bu yontemde implant-kemik sisteminin rezonans frekanslar ol¢iiliir. Biitiin sistemler
bir ¢ok rezonans frekansa sahiptir. Rezonas frekans1 malzemeye, tasarima ve destek
sisteminin kalitesine bagh olarak degiskenlik gosterir. Dental implantlarda genellikle
malzeme ve implant ayni oldugu icin implantlarin rezonans frekanslar1 destegin

kalitesine baglidir. Bu destek kalitesi osseointegrasyonu isaret etmektedir [36].

RFA ilk olarak 1996 yilinda Meredith ve ark. tarafindan gelistirilmistir [45]. Bu
calismalara takiben 2000 yilinda Osstell (Osstell Mentor, Osstell ISQ Integration
Diagnostics AB, Géteborg, Isvec) sistemi piyasaya siiriilmiistiir. Tamamen non-
invaziv (girisimsel olmayan) olan bu sistem kisa ve uzun donemde implant stabilitesini

degerlendirmede ve izlemede kullanilabilmektedir [29, 30, 46].

Gilintimiizde iki farkl ticari olarak piyasaya sunulan cihaz bulunmaktadir: Implomates
(Bio Tech One) ve Osstell. Implomates cihazi (Taipei, Tayvan) Huang ve ark.
tarafindan gelistirilmistir [47]. Implomates aleti, implanti uyarmak i¢in vuru
kuvvetinden yardim alir. Kiigiik elektrik siirticiisii ile tiretilen vuru kuvvetinin cevabi
zaman sinyali olarak alic1 vasitasi ile alinir ve frekans (2-20 KHz araliginda) goriiniimii
haline gevrilir. Frekans goriinlimiiniin ilk tepe noktasi implantin birincil rezonans
frekansidir. Bu tepe noktasinin degerinin yliksek olmasi ve keskin olmasi1 daha kararl

implant oldugunu gdosterir.

Osstell cihazi da implantin rezonans frekansini olger (Sekil 1.7). Fakat bu igslem i¢in
implanta bir rod takilir ve 6lgiimler bunun {izerinden alinir. Rod kiigiik bir miknatis ile
uyarilir ve rod iki yonde titresim yapar. Bu cihaz, implant kararlilik oran1 (ISQ) olarak
adlandirdiklar1 ve 0-100 degerleri arasinda olan bir deger verir. Bu degeri de 3500 ile
8000 Hz arasinda ol¢tligii frekans degerlerini ¢evirerek bulur. Yiiksek deger, implant
kararliligin yiiksek oldugunu gosterir. ISQ degeri 65 ve iizerinde olmasi basarili

birincil implant kararliligi i¢in tavsiye edilir [34].

RFA yontemi kullanilarak implant stabilitesini arastiran bir calismada ISQ degeri 57-
70 arasinda oldugunda iyilesme siiresince implant kararliliginin oldugu belirtilmistir

[30]. impant kararliligin1 degerlendirmede kullanilan Periotest ve Osstell cihazlarini
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karsilastiran ¢alismalar mevcuttur. Ji-Su ve ark. [32] kdpekler iizerinde yaptiklart
calismada, kopeklerin ¢ene kemiklerine titanyum dis implantlar1 yerlestirmisler ve
Periotest ve Osstell cihazlan ile 6l¢iimler almislardir. Daha sonra 3 ve 6 haftalik
sirelerde tekrar Olglimler almiglar, sonrasinda kopekler oOldiirmiisler ve
histomorfometrik degerlendirmeler yapmislardir. Sonug olarak her iki yontemin
kullanigli ve gilivenilir oldugu vurgulanmistir. Osstell cihazinin eski ve yeni
versiyonlar1 olan Osstell ve Osstell Mentor cihazlarinin kadavra ¢ene modeli tizerinde
implant kararliligin1 belirleyerek bu iki cihazi karsilastirmak amaci ile cgalisma
yapilmistir. Bu ¢alismanin sonucunda Osstell cihazi Osstell mentor cihazina gore daha

diisiik deger vermistir [33].

OSSTELL

Sekil 1.7. Osstell cihazi
1.5.11. Sonlu elemanlar analizi yontemi

SEA yontemi, 3 boyutlu modeller olusturularak gergeklestirilen, resonans frekans
analizini kolaylastiran sayisal bir yontemdir. Ik olarak Williams&Williams [48]
tarafindan sonlu elemanlar kullanilarak yapilan modal analiz ile implant kararlilig:
degerlendirilmis ve bundan sonra SEA bu amacgla siklikla kullanilmistir. Wang ve ark.
[49] dental implantlar ile dis kokii arasinda kalan dokularin direngenlik araligini
tanimlamada Rezonans Frekans Analizi (RFA) yontemini SEA ile kullanarak
degerlendirmistir. Dis implantlar1  disinda da  SEA  yontemi  kararlhilik

degerlendirmelerinde kullanilmistir. TKP’nin birincil kararliligin1 degerlendirme
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amacli SEA yontemi kullanilmistir [50]. Yine TKP’ nin kararliligin1 ameliyat sirasinda
olgebilen cihazin dogrulugunu SEA yo6ntemi ile belirlenmistir [51].

1.5.12. Ultrasonik dalga yayilimi

Ilk olarak Almaide ve ark. [52] tarafindan tavsiye edilen bu ydntem, implant
kararliligin1 degerlendirmede alternatif bir yoldur. Bu yontemde, implant frekans
yonlendirici olarak kullanilir ve ultrosonik dalgalar kemik implant arayiizii 6zelligine
duyarhidir. Deneysel ¢alismada Mathieu ve ark. [53], 10 MHz lik ultrosonik cihaz,
tavsan kemigine yerlestirilmis implant ile yapilan 6l¢timlerle dogrulamigtir. Titanyum
implatin etrafindaki kemik miktari, ultrosonik olarak odlciilen cevap ile yiiksek iliskili
oldugu belirtilmis ve boylece implant kararlili§i  degerlendirmelerinde

kullanilabilinecegi savunulmustur.
1.6. Ortopedi Alaninda Yapilan Kararhlhik Calismalari
1.6.1. Genel bilgiler

Ortopedi alaninda dis hekimliginde oldugu gibi protez stabilitesi basarili implantasyon
icin ¢ok 6nemlidir. Ortopedi alaninda kullanilan bir¢ok protez vardir. Bunlar arasinda
en sik kullanilanilan ve en sik sorun yasanilan protez TKP’dir. Diinya genelinde bir
milyon iki yiiz binden fazla TKP ameliyati yapilmakta ve bunlarin yaklasik %10’u
gevseme gibi sorunlardan dolay1 tekrar ameliyat edilmektedir [2]. Gelisen teknoloji ve
tedavi olanaklar1 ve insan yasam Omriiniin uzamasi ile TKP ameliyatlarinda artis
olacagi tahmin edilebilir. Ayrica revizyon ameliyatlari, ilk ameliyattan daha zor ve
maliyetlidir. Ayn1 zamanda kemik kayiplarina sebep olmakta ve hastanin yagam
kalitesini diistirmektedir. Bu gibi sebeplerden revizyon ameliyat sayisi oldugunca
diisiiriilmelidir. Bunun i¢in ise revizyon ameliyatinin neden gerektigi iyi arastirilmali

ve uygun ¢oziim bulunmalidir.

TKP revizyon sebepleri aseptik (mikropsuz) gevseme (%49), osteoliz (kemik erimesi)
(%14), agr1 (%29), enfeksiyon(%14), dislokasyon(%16) ve kemik-protez hasarlari
(%9) olarak sayilabilir [1, 54]. Bu sebeplerden agr1 ve enfeksiyon haricindeki diger
sebepler mekanik sorunlar nedeni ile olusmaktadir. Hatta gevsemeden dolay1 agr1 da

olusabildiginden agr1 olusumunun nedenleri arasinda da mekanik sorunlar sayilabilir.
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Bu da yaklasik olarak revizyon ameliyat sebeplerinin % 85’1 mekanik sorunlar nedeni

ile olustugunu gostermektedir.

Aragtirmalarda TKP revizyon ameliyatinin ana sebebinin aseptik (mikropsuz)
gevseme oldugu belirtilmistir [1]. Aseptik gevseme, kemige yerlestirilen implantin
mikro veya makro hareketleri olusmasi sonrast implant kemik biitinliigiiniin
bozulmasi olarak tarif edilebilir. Bu biitiinliik biyolojik veya mekanik sebeplerden
olusabilmektedir. Bu sebepler {i¢ ana baslik altinda hastaya, cerraha ve proteze bagh

faktorler olarak incelenebilir.

Hastaya bagli faktorler Sekil 1.8°de belirtilmistir. Eger hasta geng ise aktivite seviyesi
ve hareket miktar1 fazla olur. Bu da protez iizerine erken donemde fazla yiik gelmesi
neden olur. Erken dénem fazla yiik protez kemik arasindaki hareket miktarini arttirir
ve bu da osseintegrasyon olusumunu engeller. Ayrica fazla hareket protez pargalari
arasindaki aginma miktarini arttirir [55]. Asinma pargalar1 kemikte osteolize yol agar
ve zamanla protez gevser. Polietilen asinma miktarinda esik degeri 0,1 mm/y1l olarak
beliritilmistir. Bu esik miktarindan fazla asinma olmasi osteolize, diisiik olmas1 ¢ok
nadir olarak ostelize sebep olur [56]. Genetik faktdrde dnemli olan stokin proteinlerini
kodlayan genlerdeki degisim osteoliz ile iliskilendirilmistir. Ciinkii, stokinler
hiicrelerdeki reseptorlere baglanarak hiicre ¢ogalmasini uyarir [57]. Bu uyarim
gerceklesmezse TKP sonrast kemik-protez bagi kurulamaz ve zamanla gevseme
olusur. Kalga eklemine gelen kuvvetler dogrudan viicut agirhig ile iligkili oldugundan

obesite, TKP basarisizliklarinda risk faktorii olarak goriilmektedir [58].

Ameliyata bagli faktorler protezin yerlestirilmesi ile iligkilidir. Protez hizalamasindaki
hatalar yiiksek gerilmelere ve aginmalara neden olur. Bunun sonucunda kemik veya
protez hasarlart olusur (Sekil 1.9). Ayrica yumusak dokularin protez-kemik
denegesinin saglamasi protezin yerinden ¢ikmasini engeller. Yeterli yumusak doku
dengesi saglanamaz ise Sekil 1.9°da goriildiigii gibi protez dislokasyonu olusur. Protez
stabilitesi aseptik gevseme olusumunda 6nemli bir faktordiir. Protez-kemik arasi
mikrohareket miktar1 bu ac¢idan ¢ok onemlidir. Ayrica asinmalar kemik olusumunu

engelledigi i¢in protez stabilitesinin zamanla azalmasina yol agar.
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Aseptik (mikropsuz) gevsemeye neden olan faktorler

Hastaya bagl olan faktorler Ameliyata bagh faktorler

Protez stabilitesi
Protez hizalama
Cerrahin tecriibesi
Cimento teknigi

Hastanin aktivite seviyesi
Genetik faktorler
Ameliyat 6ncesi tani
Viicut kiitle indeksi

Kalca protezine bagh faktorler

Protez tiretim yontemi

Protez tasarimi

Protez ylizey 6zellikleri

Protez malzemesi

Asetabular ve protez basi uyumu

Sekil 1.8. Aseptik gevsemeye neden olan faktorler

Sekil 1.9. Protez hasar1 (solda) ve dislokasyonu
(sagda) [7]

Proteze bagl faktorlerden en 6nemlisi protezin tasarimidir [59, 60]. Protezin modiiler
tasarlanmasi1 ameliyat ve cerrah i¢in kolaylik saglar. Fakat, protez pargalar1 arasindaki
stirtlinme ve aginmadan dolay1 osteoliz gelisimi goriilebilir. Protez bas cap1 biiyiik
secilmesi dislokasyon riskini azaltir. Ancak, biiyiik cap kontak alanin artmasi demek
oldugundan yine asinma miktarini arttiran etki yapacak ve osteolize neden olacaktir.
Protezi hidroksapatit kaplamak asinmayi azaltacagindan dolay:r kiiciik pargalarin
ortaya ¢ikmasini azaltir [61]. Cimentosuz protezlerde yiizey 0zellikleri
osseointegrasyon olusmasi i¢in ¢ok Onemlidir. Osseointegrasyon olusmasi icin
¢imentosuz protezlerin yiizey gézenekleri 50 ile 400 mikron boyutunda ve mekanik
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dayanimi korumak i¢in kaplamadaki bosluk yiizdesi %30-40 arasinda olmalidir [15].
Diger yandan protez tasarimi kemik protez ara yiiziinde en az gerilme olusturacak ve
gerilme yigilmalarina izin vermeyecek sekilde olmalidir. Ayni zamanda protez
tizerinde ve kemikte gerilmeler kemik ve protezi hasara ugratmayacak degerlerde
olmalidir. Bu gerilme degerleri kemik ve protez dayanimini gectiginde hasarlara neden
olur ve istenmeyen durumdur. Kemigin proteze temas yiizeylerinde kemik hasari

olmamalidir. Bu kriterleri saglayan tasarimlar uzun siireli tedavilerde kullanilabilir.

Bu sebepler incelendiginde aseptik gevseme mekanizmasinda temelde {i¢ ana faktor
bulunmaktadir. Bunlar; asinma, stres kalkani (stres shielding) ve stabilitedir. Bu {i¢
faktor kemigin zamanla yogunlugunu kaybetmesine ve boylece kemigin zayiflamasina

neden olur.

Ozellikle ¢imentolu protez yerlesimlerinde ¢imento catlamasi ve kirilmasi gibi
nedenlerle aginma tirlinleri ortaya ¢ikar. Viicut, bu {iriinleri yabanci cisim olarak algilar
ve bu yabancit maddeleri izole etmek igin bagisiklik sistemini devreye sokar. Bu
siirecte osteoklast (yikim hiicreleri) hiicreleri kemik stoguna zarar verir. Boylece

aseptik gevseme ile sonuglanan kemik erimesi (osteoliz) ortaya ¢ikar [7].

Stres kalkani kemik erimesine yol acan diger 6nemli bir faktordiir [62]. Bu kemik
direncinde ve protezin gevresinde sertlik degisimine neden olan bir mekanik sorundur.
Kemik canli bir dokudur ve kendini ylike adepte ederek yogunlugunu azaltir veya
arttirir. Bu literatlirde “Wolf kanunu” olarak geg¢mektedir. Bu kanun kemik stres
karsisinda kendini gelistirdigini belirtmektedir. Kemige protez yerlestirildiginde
idealde iizerindeki gerilmeleri kemige esit olarak dagittig1 varsayilir. Fakat gercekte
bu sekilde olmaz. Protez genellikle yiikleri kemige distalinden aktarir. Bunun
sonucunda yeterli gerilme olugmayan proksimal bolgelerde kemik zayiflar. Bunun

sonucunda gevseme olusur. Bu durum Sekil 1.10°da ¢ok iyi goriilmektedir.
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Sekil 1.10. Stres kalkanit olayr nedeniyle kemik yeniden
olusumunun radyolojik goriintiileri [63]

Protez osseointegrasyonunu elde etmek i¢in birincil mekanik stabilite ¢ok onemlidir.
Birincil mekanik stabilite kemik ile protez arasindaki rijit sabitlemedir. Asir1 protez
hareketleri veya zayif stabilite protez ¢evresinde fibréz doku olusumunu uyarir. Bu
doku protez ile kemik arayiiziinde hareket miktarinin artmasina ve bdylece
osseointegrasyon olusumunu engeller [64, 65]. Kemik dokunun proteze tutunumunun
(osseointegrasyon) olusmasi i¢in kemik protez ara yiiziindeki hareket miktar: belli
degeri gecmemelidir. 20 mikrondan az miktardaki hareket sadece kemik doku
olusumunu saglar. 40 mikron ile 150 mikron aras1 kemik doku ile birlikte fibroz
dokunun olusumuna neden olur. 150 mikron iizeri ise sadece fibroz doku olusumu
tetikler. Fibroz doku protez ile kemik arasindaki bagi engeller. Bu sebeple aseptik
gevsemeye sebep olur [14, 58]. Aseptik gevseme Sekil 1.11°deki rontgen
goriiniimiinde acikca goriilmektedir. Sekilde ok isareti ile gdsterilen bolgelerde kemik

zayiflamasi ve bosluk olusumu gézlemlenmektedir.

Cimentolu protez yerlesimlerinde mekanik stabilite ¢ok iy1 saglanabilmektedir. Fakat,
¢imento catlagli ve ¢imento asinmasi zamanla kemigin zayiflamasina ve protezin
gevsemesine sebep olmaktadir. Cimentosuz yerlesimde ise mekanik stabilite yeteri
kadar iyi saglandiginda biyolojik stabilite ¢imentolu ydnteme gore daha iyi

olusabilmektedir.

21



Sekil 1.11. Aseptik gevseme
olusmus kemik rontgeni [66]

Aseptik gevseme, protez ile kemik arasinda yiiklerin ideal bir sekilde aktarilmamasi
sonucu kemigin yiik aktarmayan kisimlarinda zayiflama olugmasi ile meydana gelir.
Aseptik gevseme sebebi ile on yil igerisinde gerceklestirilen tiim TKP ameliyatlarin
%10’u aseptik gevseme sebebi ile oldugu belirtilmistir [67]. Ayn1 zamanda yapilan
tiim revizyon ameliyatlarin %79°u aseptik gevseme, %10’u enfeksiyon ve %11°1 diger
sebeplerden (teknik hatalar, dislokasyonlar vb.) oldugu sonucu bildirilmistir [67].
Ayrica TKP revizyon ameliyatlarinin %10-20’sinin TKP asetabular bilesenin
gevsemesi sebebi ile gergeklesmistir [67, 68]. Bunun nedeni ise ameliyat siiresi iginde

yerlestirilen TKP’nin stabil oldugu kanisina varilip ameliyatin bitirilmesidir [69].

Revizyon ameliyat sayisinin ¢oklugu ve revizyon maliyetlerin yiiksekligi sebebi ile
gevseme sorunu biyomekanik alaninda iizerinde calisilmasinin gerekliligini
arttirmistir. TKP literatiire 1956 yilinda girmis ve o zamandan bugiine bir¢ok degisim
gecirmistir. Baglarda %51 gibi ¢ok diisiik basar1 oranina sahip olan TKP, giliniimiizde
de 10 yillik dilimde %85 oraninda basariya sahiptir [70]. Fakat bu oran 20 yillik

22



dilimde daha da diismektedir. Zamanla gevseme sorununa ¢are amagli 6zel kemik
cimentosu gelistirilmis ve ameliyatlarda siklikla kullanilmistir. Fakat TKP’nin
¢imentolu olarak kemige yerlestirilmesi ¢oziim olmamistir. Son zamanlarda yapilan
arastirmada ¢imentosuz TKP kullanimi yillara gore artmakta oldugunu gdéstermistir
[70]. Bunun yaninda ¢imentolu TKP’nin basar1 oranin yiiksek oldugu belirtilen

calismalar da vardir [1]. Bu konu literatiirde soru isareti birakan sorulardan biridir.

1.6.2. Kalga protezi stabilitesi belirleme ve alternatif tam1 yontemi gelistirme

calismalar

Ortopedi alaninda oOzellikle total kalga protezi stabilitesi belirleme caligmalarini
amaliyat esnasinda protez kemige yerlestirildikten sonra yapilan degerlendirmeler
(birincil stabilite) ve ameliyat sonrasi gevseme tespitleri (ikincil stabilite) olmak tizere

iki gruba ayirabiliriz.
1.6.2.1. Birincil (mekanik) stabilite degerlendirme ¢calismalari

Ortopedi alaninda birincil implant kararliligini belirlenmesi i¢in ¢caligmalar yapilmastir.
Genel olarak bu calismalar sadece TKP ile smirlidir. TKP’nin gevsemesini
degerlendirmek amaci ile titresim teknigi kullanilmis (Sekil 1.12) ve TKP
kararliliginin bu yontemle dogru ve giivenilir olarak degerlendirme yapilabilinecegi
savunulmustur [6]. Yine titresim teknigini kullanarak TKP iizerine yapilan diger
calismada deneysel ve SEA ile degerlendirme yapilmustir. Ilk olarak femur kemiginin
titresim davranigi, daha sonra kemik ile implantin beraber titresim davranisi
incelenmis ve arasindaki farklar formiile edilmistir. Sonug olarak yiiksek hassasiyetle
Olgtimler ile TKP implantinin kararlilig1 belirlenmistir [71]. Deneysel olarak yapilan
bir diger calismada TKP implantinin ameliyat sonrasindaki yiirlime ve merdiven
¢ikma durumlart g6z Oniline alinarak implant kararliliginin degerlendirilmesi
yapilmistir [72]. Kas kuvvetlerinin de katilarak yapildigi c¢alismada implant

kararliligin1 kas kuvvetlerinin de 6nemli etkisi oldugu vurgulanmistir.
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Sekil 1.12. Titresim teknigi ile TKP implantinin kararliliginin 6l¢timii [6]

TKP implantin kararliligin1 ameliyat esnasinda 6l¢gmek i¢in tasarlanan Intraoperative
Stability Assessment Consele (ISAC) cihazi (Sekil 1.13), implanta uygulanan kuvvet
moment degerine karsilik implantin mikro hareket hareketini 6l¢gme prensibine gore
caligmaktadir [73, 74]. Eger 20 Nm’lik momente karsi implant 100 mikrometreden
daha az hareket ederse implant kararli oldugu belirtilir. Sekil 1.14°de ISAC cihazinin
cerrahlar i¢in gelistirilmis araylizii goriilmektedir. Burada cerrah ameliyat sirasinda
uyguladig torku ve bu torka karsilik mikro hareket miktarin1 okuyabilmektedir. Bu

cthaz1 kullanmadan 6nce protezin 6lciileri cthaza tanitilmaktadir.

24



Sekil 1.13,

Sekil 1.14. ISAC cihazinin
cerrahlar  i¢in  gelistirilmis
arayuzi
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Yine bagka bir ¢alismada ameliyat yapilirken TKP implantinin kararliligini belirlemek
igin titresim yontemini kullanarak degerlendirme yapan sistem gelistirilmistir [75]. Bu
sistem genel olarak sarsici cihaz, bu cihazi proteze baglayan kenetleme sistemi ve
vesistemin cevabini almak i¢in sensor kullanilmistir. Bu sistemle basarili 6l¢iimler
alinmig ve bu yontemin giivenli bir sekilde kullanilabilecegini ortaya konulmustur
(Sekil 1.14). Ayrica, ameliyat sirasinda protez kemige yerlestirilirken fazla kuvvet
uygulanmas1 sonucu kemikte catlamalar ortaya c¢ikmaktadir. Bu catlaklar protez
stabilitesini azaltmaktadir. Literatiirde yapilmis olan bu c¢alismada diger bir amag ise
her bir vuru sonrasinda titresim yontemi ile stabiliteyi belirleyerek yeterli stabilite
yakalandiginda kemik ¢atlama riskini 6nlemek i¢in vuru sonrasinda titresim ile 6l¢iim

yaparak stabiliteyi belirlemek ve bu sayede kemik ¢atlamasini 6nlemektir [75].

Sekil 1.15. TKP (a), Cubuk ve Kenetleme sistemi (b), Titresim olusturan
sarsma cihazi (c). Bu cihaz ile olusturulan titresimin cevabi bilgisayarda
incelenerek implant kararliligi 6l¢timii yapilmustir [75]

Ameliyat sonrast TKP gevseme tespitinde alternatif olarak kullanilabilecek bir yontem
Akustik Yayilim (Acoustic Emission) yontemidir. Akustik yayilim (Acoustic
Emission (AE)) testi miihendislik alaninda siklikla kullanilan bir metot olmasi tip
alaninda da kullanilabilmesinde onciiliik etmistir. Soyle ki, bu yontem erken donemde
aseptik (mikropsuz) gevsemeyi belirleme [76-78], kemigin biyomekanik 6zelliklerini

belirleme ve kemikteki mikro hasarlari tespit etme [79], kemik kiriklarinin
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iyilesmesini izleme ve kemik hasarlarimi tespit etme [80] amagli ¢aligmalarda
kullanilmistir. Tan1 amagh kullanimlarda radyolojik tetkiklere gore daha basarili
sonuglar verdigi bildirilmistir [81]. Fakat AE verilerinin toplanmasindaki zorluklar ve
standardinin olmamasi alternatif yontem olarak pratikte kullanilmasi oniindeki en

biiyiik engeldir.

Literatiirde TKP asetabular bilesenindeki gevseme iizerine de ¢alisma yapilmistir.
Alshuhri ve ark. [82] Sekil 1.16’da gosterilmis olan deney diizenegini kurarak
asetabular bilesendeki gevsemeyi incelemislerdir. TKP asetabular bileseni sawbone
kemik bloguna stabil ve gevsek olacak sekilde yerlestirilmistir. Sawbone blogunun bir
tarafindan sarsici vasitasi ile titresim verilmis ve sistemin cevabi ivmedlger ve ultrason
probu ile alinmistir. Calisma sonucunda her iki method ile basarili 6l¢limler alinmis

ve her iki yontem ile asetabular bilesen gevsemesi belirlenebilecegi bildirilmistir.

Mini Shaker

A Ultrasound Probe
“ ' Accelerometer

//
:

4 mm Loose

:

2 mm Loose

|

Sawbone 0 mm Loose

Sekil 1.16. TKP asetabular bilesendeki gevseme belirleme
diizenegi [82]

Literatiire bakildiginda bazi ¢caligmalarda ameliyat esnasinda TKP birincil kararliligini
belirlemek tizerine yapilmistir. Bu ¢aligmalarda titresim yontemi ve mikro hareket
Olcme prensibi gibi yontemler kullanilmis ve bu yontemler dogrudan TKP {izerine
uygulanmistir. Titresim yonteminde prensip olarak TKP femoral bilesenine frekansi
ve genligi belli olan titresim olusturucular ile titresim verilmis ve TKP femoral
bileseninden ivmedlger vasitast ile degerler alinmistir. Titresim genlik degeri ne kadar
yiiksek ise TKP o derece kararli yerlestirildigi belirtilmistir [83]. Diger mikro hareket

Ol¢me yonteminde ise 20 Nm’lik moment TKP femoral bilesenine uygulanmig ve
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TKP-Femur arasindaki mikro hareket miktar1 Olciilmiistiir. Hareket miktar1 100
mikrometre degerine gegmedi ise TKP kararli olarak yerlestirildigi belirtilmistir [74].
Diger bir ¢alismada bu deger 50 mikrometre’yi asmamasi gerektigi belirtilmistir [50].

1.6.2.2. Ameliyat sonrasi gevseme tespiti (biyolojik stabilite) calismalar:

Rutin radyografi, arthrografi, niikleer arthrografi, kemik sintigrafisi gibi klinik
goriintiileme yontemleri aseptik gevsemenin tespiti i¢in kullanilmus [4, 5, 84, 85], fakat
bu yontemler yeterli giivenilirlige ve hassasiyete sahip olmamasindan dolayr bu
yontemler aseptik gevsemenin tayini i¢in tam ¢6ziim olmamustir [86-89]. Radyografi
gevseme tespiti i¢in en sik kullanilan yontemdir. Bu yontemin gilivenirlik ve
hassasiyeti radyolusensi ile orantilidir. 0,7 mm radyolusensi i¢in %88’e kadar ¢ikan
hassasiyet, 0,1 mm i¢in %10’a kadar diismektedir [90]. Planli radyografi ve kemik
sintigrafisi hali hazirda uygulanan standart arastirma yontemidir [91, 92]. Bu
yontemlerin hastaya zararli x-ray 1sinlart maruz birakmasi, erken ve ileriki donemde
gevseme sorununu net belirleyememesi, alternatif bir yontemin gelistirilmesi

gerekliligini ortaya ¢ikarmustir [83, 93].

Total kalga protezi gevseme tespiti veya osseointegrasyonu degerlendirilmesi igin
kullanilan tan1 yontemleri ortopedi alaninda halen yeterli dogruluga ve hassasiyete
sahip degildir. Miihendislik alaninda siklikla kullanilan ve sistemin yapisal
biitlinliigiinli bozmayan bir yontem olan titresim analizi yontemi ortopedi alanina da
alternatif tan1 yontemi gelistirme amaglh ¢alismalarda kullanilmistir [6, 71, 82, 94-96].
Ayrica bu yontem kemik mekanik 6zelliklerini basarili bir sekilde belirlemede ve

kemik iyilesme tespitinde de kullanilmistir. [97].

Titresim analizinin gevseme tespitinde kullanilabilirligi in vivo ve in vitro ¢alismalar
ile kanitlanmistir [6, 98, 99]. Bu calismlarda genel olarak stabil ve gevseme
gerceklestirilmis, sistemlerin karsilastirilmasi ile titresim analizindeki farklilar
degerlendirilerek gevseme olusmus sistem tespit edilmistir. Klinik alanda titresim
frekans1 1000 Hz altinda kullanilmasi gerektigini belirtilen bir ¢alismada gevseme
olusmus protezler titresim yontemi ile basarili bir sekilde tespit edilmistir [6]. Bu
klinik caligmada diger standart kullanilan goriintiileme yontemleri ile titresim methodu
karsilastirilmistir.  Sonugta titresim yoOnteminin diger radyolojik goriintiileme
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yontemlerine gore %20 daha hassas oldugu belirtilmis ve hastalarin %8’inde titresim
methodu ile yanlis teshis konulmusken radyolojik goriintiileme yontemi ile %21

hastada yanlis teshis konulmustur.

Stabil yerlestirilmis protez-kemik sistemleri linecer dinamik sistem gibi davranis
gosterir. Gevseme basladiginda bu lineerlik bozulmaya baglar ve non-lineer dinamik
sistem davranis1 gosterir. Bu da titresim verilerinin frekans domainine ¢evrildiginde
(FFT analizi) harmonik frekanslarin ortaya ¢ikmasi ile anlagilir. Ayrica sistemin
rezonans frekanslar1 belirlenerek degerlendirme yapilabilir. Bunun igin ise Frekans
cevap fonksiyonu (Frequency Response Function) verilerdeki degisiklikleri incelemek
icin daha uygundur [71]. Bu caligmalarda ivmedlger disaridan veri almaktadir.
Marschner ve ark. [95] gelistirdikleri yeni teknik ile protez stabilitesi hakkinda
degerlendirme yapmislardir. Protezin distaline ve proksimaline sensor yerlestirerek
sisteme verilen titresime gore sensorlerden alinan veriler karsilagtirilmistir. Benzer bir
sistem Puers ve ark [100] tarafindan da gelistirilmistir. Distal femurdan uyar: verilen
sisteme sensor yerlestirilen protez vasitasi ile disardan veri alinmis ve alinan degerlere
gore degerlendirme yapilmistir. Alinan degerlerde zamana bagl siniis grafiklerinde

bozulma olup olmadig1 incelenmistir.
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Sekil 1.17. Kalga protezi gevsemeyi belirlemek icin gelistirilen sistem

Yumusak doku etkisinin iistesinden gelmek i¢in ivmedlger sensoril yerine ultrasound
probu kullanilan ¢alismada ultrasound probun daha kullanish olacagi savunulmustur
[100]. Bu galismada iki farkli kemik modeli kullanilmis ve <1500 Hz uyar1 fekansinda
titresim sisteme verilmistir. Ultrason probu ile ivmedlger sensorlerinden ayri ayri

alinan verilerde ultrason probundaki genlikler daha fazla elde edildigi bildirilmistir.

Bu ¢aligmalarda ameliyat sonras1 donem i¢in sadece stem sabitlemesindeki gevsemeler
lizerine ¢alisilmig fakat asetabular bilesen lizerine ¢alistimamistir. Klinik verilerde
asetabular bilesen gevseme sorunu yiiksek oranlarda oldugu bildirilmistir [54].
Alshuhri ve ark. [82] asetabular bilesendeki gevseme tespitini deneysel olarak tespiti
tizerinde ¢alismiglardir. Titresim yontemi kullanilan bu ¢alismada da sisteme verilen
sinyal ile alinan sinyal arasindaki veriler karsilagtiriliarak gevseme tespit edilmistir.
Bu alanda hem asetabular hem de femoral bilesen dikkate alinarak yapilan in vitro
calismada da titresim yoOntemi ile basarili bir sekilde gevsemis sistemler tespit

edilmistir [94].
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Son zamanlarda kullanimi hizla artan Sonlu Elemanlar Yontemi (SEY), biyomekanik
alanina da girmistir. Implant ve protezlerin performans, dayanmim, yorulma gibi
mekanik dayanim 6zellikleri tizerinde degerlendirme yapmada kolaylik sagladigi gibi
optimum implant ve protez tasarimlarinin olusturulmasinda kolaylik saglamistir.
Ozellikle TKP iizerinde Sonlu Elemanlar Yoéntemi ile bircok degerlendirme
yapilabilmistir. Yapilan son ¢alismalarda, Taylandlilar icin TKP’nin femoral bileseni
tizerinde SEY kullanilarak sekil optimizasyonu yapilmistir [101]. Bir diger ¢alismada
¢imentolu TKP’nin femoral bileseni lizerinde tasarim optimizasyonu yapilarak yeni
TKP tasarimi sunulmustur. Literatiirde TKP’nin statik, dinamik ve yorulma
davraniglari sadece TKP hasar durumu ve yorulma 6mrii dikkate alinarak incelenmistir

[102-104].

Bir ¢ok caligmada gevseme tayini i¢in FFT spektrum analizi incelenmistir [6, 96, 98,
99, 105]. Fakat, bazi calismalarda harmonik frekanslarin gevsemeyi tayininde
kullanilabilecegi vurgulanmistir. Dahasi, diisiik frekanslarda (<1000 Hz) stabilite
degerlendirmesi daha uygun oldugu belirtilmistir [6, 98, 99, 105]. Hatta, 400 Hz’den
daha diisiik frekanslarda sisteme titresim verildiginde daha hassas gevseme tespiti

yapildigi bildirilmistir [96].

Literatiirde titresim yontemi ile gevseme tayininde su veriler dikkate alinarak sonuglar
degerlendirilmistir;

1- Temel frekans genligindeki degisim: frekans cevap fonksiyonuna gore
degerlendirme yapilmis ve stabilde temel frekans degeri yiiksek, gevsemis sistemde
diisiik olarak alindig1 vurgulanmistir [71].

2- Sistemin resonans frekanslar1 bulunarak: stabil sitemin resonans frekanslar1 daha
yiiksek, stabil olmayan sistemde daha diisiik ¢ikmaktadir. Stabil ile stabil olmayan
sistemlerdeki bu rezonans degisimi gevsemeyi verir [94].

3- Pik sayim analizi: harmonik frekans digindaki frekans sayisidir [94]. Harmonik
frekans olusmussa gevseme vardir [6, 82]. Yani 1 adet pik sayisi sistemin stabil
oldugunu, 2 ve daha fazlasi olmas1 durumunda gevseme oldugu belirtilmistir.

4- Harmonik oran: harmonik frekans genliginin temel frekans genligine oranidir.
Georgio ve ark. bu harmonik oran1 %25’ten diisiikte stabil %50 iizerinde stabil

olmayan sistem olarak almiglardir [6].
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1.7. Hazh Fourier Doniisiimii (Fast Fourier Transforms)

Fourier doniisiimii sayisal isaret isleme ve goriintii islemenin ¢ok 6nemli konularindan
biridir. Sinyaller zaman domaininde elde edilir. Fakat her zaman zaman domainindeki
verilerin analizi yeterli olmaz. Bu sebeple sinyallerin frekans domainine ¢evrilmesi

gerekir. Bunun i¢in Fourier doniistimleri kullanilir.

Ayrik Fourier Doniisiimii (DFT) ayrik fonksiyonlarin fourier doniisiimiinii yapmak
i¢in kullanilir. DFT, zaman domainindeki bir diziyi frekans domainindeki esdeger bir
diziye dontistiiriir. Hizli Fourier dontistimii (FFT) ise dizi eleman sayis1 ¢ok oldugunda
daha kullanislidir. Dizi eleman sayisi ¢ok oldugunda DFT ¢ok uzun zaman alir. FFT,
bu uzun zaman alan hesaplama islemini dondiirme sabitlerinin periyodiklik ve simetrik
Ozelliklerinden faydalanarak azaltir. Bu sebeple DFT yerine FFT daha uygun
olmaktadir [106].

Genel olarak FFT analizi Sekil 1.15”de gosterildigi gibi zaman domaininde elde edilen
bir fonksiyonu frekans domainine ¢evirerek fonksiyonun analizi yapilabilir. Elde
edilen fonsiyonu ayristirarak hangi frekans ve genlikteki, kac¢ farkli basit

trogonometrik fonksiyonlardan olustugu analiz edilebilir.

FFT

Zaman domaini )  [rekans domaini

/  / \ }
/ A /I \\,J'; II".J'J L
Frekans (Hz)

Zaman (s)

Sekil 1.18. FFT analizi ile zaman domainindeki fonksiyonu frekans domainine
cevrilebilir

Fourier serileri basit trigonometrik fonksiyonlarin toplamu ile istenilen fonksiyonu elde
etmek icin kullanilir ve fonksiyonlar belirli periyotlara sahip olmahidir. Bir f(x)
fonksiyonu L periyodunda kendini tekrar ediyorsa bu fonksiyonun fourier serileri

Denklem 1.1 ve 1.2°deki formiile gore;
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i2mnx

f()=Y Cpe - (L1)

1 % —i2mnx
C, == j f(x)e L dx (1.2)
L
seklinde yapilabilir.

Denklem 1.1 sentez formilii, Denklem 1.2 ise analiz formiiliidiir. Formullerdeki n
degeri bulmak istenen fonksiyonu ifade eder. Eger bulmak istenilen fonksiyon
periyodik degilse Fourier doniisiimii formiilleri kullanilmalidir. Periyodik olmayan bir

f(x) fonksiyonunun fourier doniisiimii Denklem 1.3 ile 1.4°de;

f(x) = T C(w)e ™ do (1.3)

C(w) = i ]o f(x)e""dx (1.4)

ifade edilmistir.

Bu denklemlerde C(w) karmasik sayi olarak bulunur ve buradan ® agisal dogal
frekansi, C(w) genlik degerinin yar1 degerini ifade eder. Faz agisini ise denklem 1.4 ile
elde edilen karmasik sayisinin arctan’t alinarak elde edilebilir. Denklem 1.3 sentez
formiilii iken, Denklem 1.4 analiz formiiliidiir. Analiz formiilii ile istenilen fonksiyonu
olusturan fonksiyonlarin Denklem 1.5 ile frekansini (f), Denklem 1.6 ile genligi (Ao)
ve Denklem 1.7 ile faz agisin1 (¢) analiz edilebilir. Sentez formiilii ile pargalarina

ayrilan fonksiyonu tekrar istenilen fonksiyona ¢evrilir;

o=2nf (1.5)
A

C(w)| = 7@ (1.6)

¢ = arctan %r:l 2.7)
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Deneyler zaman domaininde N tane veri alinarak yapilir ve elde edilen fonksiyonun

periyodu T ise x[K] fonksiyonun DFT yaklagimi1 Denklem 1.8’deki gibi;

1 N-1 —i2nkn
X[K] :NZX[n]e N (1.8)
n=0
seklinde yazilabilir.

X[K] fonksiyonu X[k+N]’ye gore paremetriktir. Buna gore Denklem 1.9’daki gibi;

i2mkn

X[n]=§X[k]e N k=0,12,.,N-1 (1.9)

seklinde yazilabilir.

Denklem 1.8 analiz formiilii, Denklem 1.9 sentez formiiliidiir. Denklem 1.8’de k’nin
N-1 adet degerleri icin hesaplanmasi gereken esitlik N.N boyutunda bir matris igerir.
N degeri arttikga DFT nin hesap yiikii gittikge artar. FFT burada hesap yiikiinii NxN

matristen n.NlogN matrise indirir.

Iki tabanli bir algoritma i¢in, FFT N nokta DFT’yi N/2 nokta veya daha az DFT’ye
ayrigtirir. Her bir (N/2) nokta DFT (N/4) nokta DFT’ye, (N/4) DFT (N/8) DFT’ye
ayristirilir. Bu sekilde en kiiclik parcaya kadar islem devam eder. 2 tabanli FFT icin en
kiiciik parca 2 nokta DFT iken, 4 tabanli FFT i¢in en kiigiik parca 4 nokta DFT dir
[106].

Zaman domaininde giris dizisi x(n)’in iki par¢aya ayristig1 varsayilirsa Denklem 1.6

ve 1.7°deki gibi yazilabilir;

x(0),x(),..... ,x(g—l) (1.6)

x(g),x(gﬂ), ..... ,X(N-1) .7

Daha sonra her bir dizinin DFT’si alinarak X(k) nin k’nin ¢ift ve tek degerleri igin;
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a(n)=x(n)+x(n+ g)

b(n) =x(n)—x(n+ g)

olmak iizere;

—i2n

W=eN
alinirsa;
(-1
X(2Kk) = a(n)Wnk
n=0
(-

X(2k+1) = > b(n)Wy W

seklinde yazilabilir.
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2. UC BOYUTLU BiYOMODELLEME VE SONLU ELEMANLAR
MODELLERI OLUSTURMA

Bu béliimde Sonlu Elemanlar Analizi (SEA) i¢in gerekli olan modelleme ve sonlu
elemanlar modelleri olusturma anlatilmistir. Femur kemigi ve kalca protezi modelleme
asamalart ve bu modellerin sonlu elemanlar modellerine doniistiiriilmesi

bahsedilmistir.
2.1. Femur Kemigi Modelleme

Bilgisayar ortaminda ii¢ boyutlu biyomodel elde edilmesi i¢in dncelikle modeli elde
edilecek dokunun veya kemigin bilgisayara aktarilabilen goriintiilerine ihtiyag¢ vardir.
Bu goriintiiler, tan1 ve teshis cihazlari olarak bilinen ve kullanilan Manyetik Rezonans
Goriintiileme (MRI) ve Bilgisayarli Tomografi (BT) {initelerinden elde edilir. Bu tip
cihazlarin g¢alisma prensibi temel geometrinin katman katman goriintiistini
saglamaktir (Sekil 2.1). Ancak cihazlarin ¢alisma prensibi farkliliklarindan dolay1
cihazlarin elde ettigi goriintiiler, bilgisayar destekli modellemede ¢esitli kisithiliklar ve
istlinliikler icermektedir. Kemik gibi sert dokularin goriintiileri BT cihazlar ile elde

edilebilirken, yumusak dokular MRI cihazi yardimi ile elde edilebilmektedir.

Gorsellestirme ve segmentasyon islemleri icin BT ve MR goriintiilerini kullanan
MIMICS yazilimi ¢alismada kullanilacak modelleri elde etmek i¢in kullanilmistir. Bu
calismada femur kemigi iizerinde calisilacagi i¢in 63 yasinda ve viicut-kiitle indeksi
26 Kg/m? olan erkek bir hastanin rizasi aliarak elde edilen femur BT gériintiilerinden
faydanilmistir. BT goriintiilerini  elde etmek icin Toshiba Aquilion cihazi
kullamlmustir. ki kesit arasindaki mesafe 0,574 mm olacak sekilde goriintiiler
alimmistir. BT  goriintiilerinin ~ 6zellikleri, lateral posizyonda piksel Olgiileri
0,774x0,774 mm ve voksel 6l¢iileri 473x473x235 mm? olarak elde edilmistir. 1841
katmandan olusan bu goriintii verileri DICOM (Digital Imaging and Communications

in Medicine) formatinda kaydedilmistir. Bu goriintiiler MIMICS 10 (Materialise,
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Leuven, Belgika) yazilimina aktarilarak 3 boyutlu modelleme islemine baslanmistir.

Segmentasyon islemlerinin ardindan femur modeli elde edilmistir.

BT ve MR goriintiileri
(DICOM)

Sekil 2.1. MIMICS ile BT ve MR goriintiilerinden modelleme

BT veya MR katman sayisina, katman ¢oziiniirliigline bagl olarak elde edilen 3B
biyomodel geometrilerinde geometrik ve boyutsal farklar meydana gelmektedir.
Bundan dolayr, MIMICS yardimiyla elde edilen 3B modeller iizerinde tersine
miihendislik yazilimlar1 yardimiyla diizenlemeler gerekmektedir [107]. Ayrica yiizey
ozelliklerinin 1iyilestirilmesi, yiizey hatlarinda istenmeyen ¢ikintilarin, yansimalarin
(artifakt) temizlenmesi ve daha piiriizsiiz modeller elde etmek i¢in tersine mithendislik
programina ihtiya¢ duyulmaktadir. MIMICS yaziliminda nokta bulutu (point cloud)
verisine doniistiiriilen femur modeli Geomagic Studio 10 (Raindrop Inc., USA) tersine
miihendislik yazilimina aktarilarak yiizey diizenlemeleri yapilmistir. Bu diizenlemeler
sonucunda femur modeli sonlu elemanlar programinda kullanilacak hale getirilmistir.
Ayrica, MIMICS yaziliminda kati veri formatinda (IGES, STEP, SLDPRT, vs.) ¢ikt1
alimamadig1 i¢in tersine mihendislik programlar1 gibi ara programlara ihtiyag
duyulmaktadir. Genel is akis semasi Sekil 2.2’de gosterilmistir. MIMICS yaziliminin

arayiizli Sekil 2.3’de goriilmektedir. Ayrica elde edilen femur modeli de gosterilmistir.

37



BT ve MR MIMICS ile
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Sekil 2.3. MIMICS yazilimda elde edilen femur modeli
2.2. Kalga Protezi Modelleme

Bu ¢alisma kapsaminda ¢imentolu ve ¢imentosuz tip kalga protezleri kullanilmistir.
Gerekli protez dlgiileri TIPSAN (TIPSAN A.S., Tiirkiye) firmasina ait katologdan ve
protez lizerinden kumpas yardimi ile alinmistir. Cimentolu ve ¢imentosuz stem
tasarimindaki farkliliklarin sonuglar {izerindeki etkisini en aza indirmek i¢in genel 6l¢ii
degerleri birbirine en yakin olan ¢imentolu ve ¢cimentosuz stemler modellenmek iizere

secilmistir. Cimentolu protezin genel dlgiileri Sekil 2.4’de gosterilmisitr. Ug boyutlu
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protez modellemeleri SolidWorks (Dassault Systems SolidWorks, ABD) tasarim
programi yardimi ile yapilmistir. Ayrica ¢imentolu tip protezin kullaniminda femur ile
protez arasinda c¢imento modellemesi yapilmistir. Femur modelinde kalga protezi
ameliyatlarina gore kesi yapilmis ve olusturulan protez femur modeli ile SolidWorks
yazilimi ile birlestirilmistir. Modellemesi yapilan protezler, ¢cimento ve femur-protez
modellerinin genel goriiniisii Sekil 2.5’de gosterilmistir. Femur-protez modelleri sonlu
elemanlar modeli olusturmak iizere ANSYS Workbech (ANSY'S sirketi Canonsburg,
PA, ABD) vyazilimma STEP formatinda aktarilmistir. ANSYS Workbench
programinda (Design Modeller modiiliinde) femur modeli ile protez modelinin

kesistigi bolgelerde ¢ikarma (substract) islemi yapilmaistir.

60

v

cot

1.2¢

h 4

Sekil 2.4. U¢  boyutlu  modellemesi
yapilan kalga protezi genel goriiniisii ve
Olgiileri
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Femur-Stem Modeli

Cimentosuz Cimentolu Kemik Cimentosu
Stem Stem Modeli

Sekil 2.5. Modellemesi yapilan femur-protez, ¢imento
ve protez modelleri

2.3. Malzeme Ozellikleri, Ag Orgiisii ve Siir Sartlar1 Tanimlama

Biitin modellerin malzeme 0Ozellikleri lineer, elastik ve izotropik olarak
tamimlanmistir. Stem malzemesi olarak en sik kullanilan malzeme tiirleri olan
Ti6Al4V, CoCrMo ve 316L paslanmaz ¢elik malzeme 6zellikleri belirlenmis ve Ansys
Workbench yazilimina aktarilmistir (Tablo 2.1). Femur modeli tanimlamada BT
goriintiilerindeki yogunluga gore tanimlama yapilmistir. Bilindigi iizere kemik
ozellikleri kemigin her bir bolgesinde ayn1 degildir. Femur kemiginin proksimal ve
distal bolgelerinde yogunluk daha az, orta (femur saft1) bolgelerinde daha fazladir.
Buna gore BT goriintiilerinde yogun bolgeler daha agik renkli olurken, yogunlugun az
oldugu bolgelerde daha az agik renk goriiliir. Bu iliskiyi fark eden arastirmacilar sonlu
elemanlar analizlerinde daha dogru sonuca ulagmak i¢in BT goriintiileri ile kemigin
mekanik 6zellikleri arasinda iliski kurmaya ¢alismiglardir [108, 109]. Her bir kemik
tiirti igin ayr1 ayr1 goriintiiler alinip deneysel veriler ile iliskilendirilen ¢alismalarda her
bir kemik tiirii i¢in yiiksek korelasyona sahip ampirik formiiller elde edilmistir. Bu

calismada igin Rho ve ark. belirtmis oldugu ampirik formiil kullanilmigtir [110].
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p=1,067xHU+131 (2.1)

E =0,004xp>" (2.2)
p: yogunluk (g/cm®); HU: Hounsfield Unit; E: Elastiklik (Young) Modiilii (MPa)

Bu ampirik formiil Bonemat (Bologna, Italya) acik kaynak kodlu yazilim yardimu ile
femur kemigine uygulanmistir. Bu formiil uygulanmadan Once femur-stem

modellerinin sonlu elemanlar modeline doniistiiriilmesi gerekmektedir.

Tablo 2.1.Sonlu elemanlar analizlerinde kullanilan malzeme 6zellikleri [102, 103,
110]

Young modiilii Akma Mukavemeti Poison

Malzeme Yogunluk [g/cm®] [MPa] [MPa] Orant

Ti6AlI4V 4,4 113000 800 0,33

Stem  CoCrMo 8,8 220000 720 0,3
316L 8 193000 170 0,3

Femur Bone p=1,067xHU+131 0,004 x p** - 0,3
Cimento PMMA 1,18 2130 48-76 0,3

HU: Hounsfield Unit

Sonlu elemanlar modeli i¢in ag orgiisii (mesh) olusturulmustur. En uygun element
boyutlarimi bulmak i¢in yakinsama caligmast yapilmistir. Element boyutlarini
iyilestirerek gerceklestirilen yakinsama caligmasinda 6 mm element boyutu ile
denemelere baslanan femur kemigi 3 mm element boyutuna kadar 1’er mm araliklarla
element boyutu diistiriilerek sonuglar incelenmistir. Ayni sekilde stem i¢in 4 mm’den
1 mm’ye kadar 0,5 mm ve ¢imento i¢in 2 mm’den 0,5 mm’ye kadar 0,25 mm
araliklarla element olusturularak sonuclar incelenmistir. Bu calisma sonucunda en
uygun element boyutlar1 4 mm femur, 1,5 mm protez ve 0,75 mm ¢imento modelleri
icin elde edilmistir. Ayrica, mesh iyilestirilmesi gereken bolgelerde (kontak bolgeleri)
mesh 1iyilestirmeleri yapilmistir. Biitiin sonlu elemanlar modelinde Solid187

tetrahedron element tipi kullanilmigtir. Toplamda modellerde 400.000 ile 800.000
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arasinda element, 600.000 ile 950.000 arasinda diigiim noktasi (node) elde edilmistir.

Olusan sonlu elemanlar modelleri Sekil 2.6’da goriilmektedir.

Cimento

Femur-stem

Sekil 2.6. Protez ve femur sonlu elemanlar modelleri
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3. KEMIK CIMENTOSU KULLANIMININ TOTAL KALCA PROTEZI
AMELIYATLARINDAKI ETKIiLERININ INCELENMESI

Bu bolimde c¢imentolu kalga protezi kullaniminin mekanik etkileri SEY ile
degerlendirilmistir. Total kalca ameliyatlar1 ¢imentolu ve ¢imentosuz yontemler
kullanilarak kalca agrilarint gidermek icin kullanilan basarili bir ameliyat tiirtidiir. Bu
kullanilan iki yontemin birbirlerine gére avantajlar1 ve dezavantajlar1 bulunmaktadir.
Cimentolu yontemin en 6nemli dezavantaji ¢imento hastalig ile iliskili olan osteoliz
yani kemik erimesidir [111, 112]. Cimentosuz yontemin 6nemli dezavantajlari stres
kalkani (shielding) ve yiiksek maliyettir [17, 113]. Bu yontemleri karsilastiran
calismalarin sonuglar1 dikkate alinarak hangi yontemin daha basarili sonuglar verdigini
anlamak zordur. Bazi c¢aligmalar, ¢cimentolu yontemin ilk 10 yillik siiregte yiiksek
revizyon oranina sahip oldugunu vurgulamistir [10, 114]. Bu sonuglarin tam aksine ilk
on yillik siirecte cimentosuz yontemin basari orani daha diisiik oldugunu belirten farkli
calismalar da vardir [11, 115, 116]. Benzer sekilde bazi ¢alismalar ¢imentosuz
yontemin hem yiiksek basari oranina sahip oldugunu belirten ¢aligmalarin yanisira

[113], yiiksek revizyon oranina sahip oldugunu bildiren ¢alismalar da mevcuttur [116].

Bu sonuglarn birbirinden farkli olmasinda bir ¢ok faktoriin etkisi mevcuttur. Ornegin;
stem tasarimindaki farkliliklar, hasta yas1 ve buna bagli kemik kalitesi, ameliyati
gerceklestiren operatoriin deneyimi, stem malzemesi gibi birgok faktdrden soz
edilebilir [114]. Genel olarak konu ile alakali ¢alismalar ve ¢iktilart Tablo 2.2°de
belirtilmistir. Bu faktorler arasindaki en 6nemlisi stem tasarimidir [59, 60]. Klinik
caligmalardaki deneyimlere gore stem tasarimlar1 giinden giline degismektedir. Ayrica
yas etkisine gore tavsiye edilen sonug, gen¢ hastalarda ¢imentosuz stem kullanimu,
yasli hastalarda ¢imentolu stem kullanimin uygun oldugu belirtilmistir [60, 117-120].
Cimentolu ve ¢imentosuz stem kullaniminin ameliyat basarisi iizerinde 6nemli bir

etkisinin olmadigini savunan ¢alismalar da mevcuttur [121, 122].
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Yukarida da bahsedildigi gibi bir¢ok faktoriin etkisi klinik olarak degerlendirildiginde
farkli sonuclar elde edilmektedir. Her bir faktoriin basari orani iizerinde etksini
incelemek icin deneysel veya niimerik calismalar gerekmektedir. Ciinkii bu tiir
caligmalarda istenilen degiskenler sabit tutularak istenilen degiskenin sonug
tizerindeki etkisi incelenebilmektedir. Bu bdliimiinde de ¢imentolu ve ¢imentosuz
yontemlerin mekanik agidan degerlendirilerek sonug iizerindeki etkisi incelenmistir.
Cimento faktorii ve stem malzeme tiiriinlin protez stabilitesi tizerindeki etkileri

degerlendirilmistir.

Tablo 3.1.Cimentolu ve ¢imentosuz yontemler ile ilgili literatiirde bulunan klinik

calismalarin karsilastirilmasi

Calisma

Cikt1

Norveg kayit verileri
[2000] [60]

Cimentolu ve ¢gimentosuz protezlerin basari oranlari arasinda 6nemli
derecede farklilik yoktur. Fakat ¢imentosuz protez kullanimi 55 yas alti
i¢in daha uygundur.

Danimarka artroplasti
kayd: verileri [2000]
[117]

Cimentolu protezler daha diisiik revizyon oranina sahiptir, fakat
cimentosuz protezler 55 yas alt1 icin daha uygundur.

Finlandiya artroplasti
kaydindan elde edilen
veriler [2008] [10]

Cimentolu protezler aseptik gevseme sebebi ile yiiksek revizyon
oranlarma sahiptir. Ameliyat basar1 oran1 55-74 yas araligindaki
hastalarda ¢imentosuz protez kullaniminda daha yiiksektir. 74 yas
iizerinde her iki yontem arasinda 6nemli derecede farklilik yoktur.

Ingiltere ulusal kay1t
defteri verileri [2011]
[116]

Yeni Zellanda kayit
defteri verileri [2009]
[120]

Hailer ve ark. [2010]
[11]

Rizzoli Enstittisii
kayitlar1 [2007] [114]
Weiss ve ark. [2012]
[115]

Makela ve ark. [2014]
[119]

Meding ve ark. [2016]
[122]

Abdulkarim ve ark.
[2013] [121]

Revizyon orani ilk 5 yillik siiregte ¢gimentosuz protez kullaniminda daha
yiiksektir.

65 yas altinda ¢imentosuz protez kullanimi daha diisiik revizyona sebep
olmustur.

Aseptik gevseme nedeni ile revizyon orani ¢imentosuz yontemde daha
diisiiktiir. Fakat, ilk 2 yilda stem kirilmalar1 sebebi ile revizyon orani
¢imentosuz yontemde daha yiksektir.

Cimentosuz yontem genellikle ¢imentoluya gore daha iyi sonug verir.

ilk 3 yillik periyotta basari oran1 ¢imentolu ydntemde daha iyidir.

Cimentolu protezlerin basari orani 65 yas iizerindeki hastalarda
¢imentosuz protezlere gore daha yiiksektir.

Cimentolu ve ¢gimentosuz yontemlerin basari oranlari arasinda higbir
zaman periyodunda 6nemli bir farklilik yoktur.

Cimentolu yontem kisa donemde daha iyi klinik sonuglar vermektedir.
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3.1. Malzeme ve Yontem

Femur kemigi, protez modellemeleri ile bunlarin sonlu elemanlar modellerinin
olusturulmas1 Bolim 2.1 ile 2.3 arasinda anlatildigi gibi yapilmistir. Literatiirdeki
kontak tanimlamalarina, stem malzemelerine ve ¢imentolu ve ¢imentosuz olmasina
gore 10 farklt model elde edilmistir. Tablo 3.2’de model isimleri ve tanimlamalar
gosterilmistir. Model isimlendirmesi ¢imentolu olup olmamasi (cemented (C),
uncemented (UC)), stem malzemesi (Ti6Al4V (Ti), CoCrMo (Co)) ve kontak tipi
(Stttinmeli-Frictional (Fri), Yapisik-Bonded (Bo)) isimlerinin baglar1 kullanilarak
olusturulmustur. Cimento ile femur arasinda miikemmel baglanma sebebiyle bu
kontak bonded kontak tipi tanimlanmistir [102, 123-126]. Ayn1 zamanda bu iki
baglanti arasinda literatiirde siirtiinmeli ve siirtinme Kkatsayis1 1,0 olarak
tamimlanmustir [127]. Cimento ve stem arasinda bonded [124] ve siirtiinmeli kontak
[127] olarak tanimlamalar yapilmistir. Cimentosuz modellerde stem ile kemik arasinda

yine siirtiinmeli [128, 129] ve bonded kontak [130, 131] tipleri tanimlanmuistur.

Tablo 3.2.Malzeme ve kontak tiplerine gore elde edilen modeller

Model ismi Stem malzemesi  Stem-Femur Kontak tipi  Stem-Cimento Kontak Tipi Referanslar

Cimentosuz Modeller

UcTiFri Ti6AI4V Alloy Frictional [k=0,3] - [128, 129]
UcTiBo Ti6Al4V Alloy Bonded - [130, 131]
UcCoFri CoCrMo Alloy Frictional [k=0,3] - [128, 129]
UcCoBo CoCrMo Alloy Bonded - [130, 131]

Cimentolu Modeller

CTiFriFri Ti6Al4V Alloy Frictional [k=0,2] Frictional [k=1] [127]
CTiFriBo Ti6Al4V Alloy Frictional [k=0,2] Bonded Elztg 125,
CTiBoBo Ti6AI4V Alloy Bonded Bonded 512263] 124,
CCoFriFri CoCrMo Alloy Frictional [k=0,2] Frictional [k=1] [127]
CCoFriBo CoCrMo Alloy Frictional [k=0,2] Bonded [102, 125]
CCoBoBo CoCrMo Alloy Bonded Bonded [123, 124]

U: Uncemented (Cimentosuz); C: Cemented (Cimentolu); Ti: Ti6Al4V; Co: CoCrMo;
Fri: Frictional (Siirtiinmeli) Kontak; Bo: Bonded (yapisik) Kontak
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Olusturulan modellere, literatiirden elde edilen normal hiz yiiriiyiisiinde 800 N
agirhiginda bir insanin femur basina gelen yiiklerin maksimum degerleri uygulanmistir
(Sekil 3.1). Grafikteki dikey ¢izgi femur basina maksimum yiikiin geldigi zamani
gostermektedir. Bu modellere uygulanan smir sartlar1 Sekil 3.2°de gosterilmistir.
Kordinat sistemi Bergmann ve ark. [132] vyaptiklari uygulamaya benzer
tanimlanmistir. Normal yliriiylis sirasinda kaslarin femur kemigine uyguladigi
kuvvetler Duda ve ark. [133] ¢alismasindan elde edilmistir. Femur-stem modellerine
uygulanan kuvvetler Tablo 3.3’te gosterilmistir. Femurun distalinden femur kemigi ti¢

yonde de diz eklemi ile birlestigi bolgeler dikkate alinarak sabitlenmistir.

1800 -
1600

-200
-400

Zaman (S)

Sekil 3.1. Literatiirden elde edilen eksenlere gore kuvvet zaman grafigi
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A: Kalca Eklem
Kuvvetleri

B: Abdiiktor Kas
Kuvvetleri

C: Tensor Fascia
Latea Proximal
Part

D: Tensor Fascia
Latea Distal Part

E: Vastus
Lateralis

y
z
Sekil 3.2. Sonlu elemanlar
analizinde femur protez

sistemine uygulalan sinir sartlari

Tablo 3.3.Sonlu elemanlar ¢alismasinda uygulanan kuvvet degerleri tablosu

Kuvvetler [N] F, F F, F itest

Kalga Eklemi (A) 378 230 1603 1669,2
Abdiiktor kaslart (B) -406 -30,1 -605,5 729,7
;I’g)nsor Fascia Latae Proksimal part 50,4 81,2 92,4 132.9
Tensor Fascia Latae Distal part (D) 3,5 4,9 133 133,2
Vastus leteralis (E) 6,3 129,5 650,3 663,1

3.2. Sonlu Elemanlar Analizi Sonuclar:

Sonuglarin degerlendirilmesinde ti¢ farkli kriter belirlenmistir. Bu kriterlerden biri,

sistemin mukavemetini belirlemek i¢in stem, kemik ¢imentosu ve femur kontak

yiizeylerinde olusan von Mises gerilme degerleri hesaplanmistir. Diger kriter ise

cimentosuz modellerde osseointegrasyon olusumu i¢in ¢ok Onemli bir kriter olan
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femur-stem kontak yiizeyleri arasindaki birbirine gére olusan bagil hareket miktari
degerlendirilmistir [13]. Diger bir kriter ise, stres kalkani (stress shielding) etkisini
degerlendirmek i¢in femur iizerinde eksenel normal gerinim (strain) degerleri stem

boyunca belirlenmistir [130, 131, 134, 135].

Farkli malzeme degerleri ve farkli sinir sartlari uygulamasi ile gelistirilen femur
modelleri iizerinde olusan von Mises gerilme dagilimlart ve degerleri Sekil 3.3’te
verilmistir. Maksimum gerilmeler ¢imentosuz ve bonded kontak tipi olan modellerde
(UcTiBo ve UcCoBo) elde edilmistir. Bu modellerde maksimum gerilmeler femur ile
stem arasindaki femur kontak yilizeyinde olugsmustur. Diger femur modellerinde ise
olusan maksimum gerilme degerleri birbirine ¢ok yakindir. 65-66 MPa degerlerinde
maksimum gerilme olusan bu modellerin haricinde CTiFriFri modelinde 88,4 MPa
maksimum gerilme hesaplanmistir. Femur modelleri {izerindeki gerilme dagilimlari
incelendiginde ¢imentolu modellerde ¢imentosuz modellere gére femur proksimaline
dogru daha iyi bir dagilim goriilmektedir. Bu da gerilme kalkani etkisini azaltan bir
etkendir. Bu sebeple femurdaki gerilme dagilimlarina gore ¢imento kullanimi iyilesme

slireci ve uzun siire kullanim i¢in daha uygundur.

Yukarida tanimlanan degerler kullanimi ile gelistirilen modellerin femur kontak
yiizeylerinde olusan gerilme degerleri, femur kontak dayanimi ve buna bagli gevseme
olusumu icin 6nem arz etmektedir. Femur kontak ylizeylerinde olusan gerilme
dagilimi ve degerleri Sekil 3.4’te gOsterilmistir. Bu sonuglara gore en yliksek
gerilmeler yine ¢imentosuz ve bonded tipi kontak tanimli (UcTiBo ve UcCoBo)
modellerde elde edilmistir. En diisiik gerilmeler ise, ¢cimentolu ve bonded tip kontakli
(CTiBoBo ve CCoBoBo0) modellerde hesaplanmistir. Bu sonug, ¢imento kullaniminin
kontak ylizeylerinde etkisini agikca ortaya koymaktadir. Genel olarak femur tizerinde
olusan gerilmeler ¢imentolu modellerde kontak tipine bagli olarak ¢ok farklilik
gostermemektedir. Fakat ¢imentosuz modellerde kontak tipi sonuglart ¢ok
etkilemektedir. Ameliyat sonrasi iyilesme siirecinde kontak tipi slirtiinmeli, iyilesme
tamamlandiktan sonra ise kontaklar bonded olacagindan c¢imentosuz stem
kullaniminda ameliyat sonras1 normal degerlerde olan femurdaki maksimum gerilme
degerleri 1yilesme sonucu yaklasik 3 kat artmaktadir. Bu da ¢imentosuz modellerde

uzun stireli kullanimlarini kisitlayabilen bir etmendir.
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Femur kontak yiizeylerindeki gerilme dagilimlari incelendiginde, en iyi dagilim
CTiFriFri modelinde elde edilmistir. Cimentosuz modellerdeki gerilme dagililimlar
kontak yiizeylerinde protezin distal ve proksimal bolgelerinde yogunlagmustir. Farkli
stem malzemesi kullaniminin femur ve femur kontak yiizeylerinde olusan gerilmelere
etkisi incelendiginde, aradaki fark cok olmamakla birlikte Ti6Al4V malzemesi

kullanim1 daha diisiik gerilme olusumuna neden olmaktadir.

*: Maksimum von
Mises Gerilme
degeri (MPa)

UcCoBo
*196.1

UcTiBo
*197.9

UcCoFri
*66.5

CTiFriFri CTiFriBo CTiBoBo CCoFriFri CCoFriBo CCoBoBo

a8 *66.6 “as *66.7 *66.6 %65.1
gy | [ [ [ [ [ [ [ .
90 80 70 60 50 40 30 20 10 0

Sekil 3.3. Femur modellerinde olugan maksimum gerilme dagilimlar: ve degerleri
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*: Maksimum von
Mises Gerilme
degeri (MPa)

UcTiFri UcTiBo UcCoFri UcCoBo

*46 *197.9 *59.5 *196.1
CTiFriFri CTiFriBo CTiBoBo CCoFriFri CoFriBoj §CCoBoBo
*42.3 *41.9 *36.8 *46.7 *46.4 375
I

vPo [
50

40 30 20 10 0

Sekil 3.4. Femur kontak yilizeylerinde olusan maksimum von Mises gerilme degerleri
ve dagilimlari

Stem modellerinde olusan maksimum von Mises gerilme degerleri ve dagilimlar: Sekil
3.5’te gosterilmistir. Sonuglara gore Titanyum alasimli stem modellerinde Kobalt
alasimli stem modellerine gore daha diisiik gerilme olusmustur. Maksimum gerilme
degeri 565,2 MPa ile UcCoBo modelinde elde edilmistir. Malzemelerin akma
mukavemetleri dikkate alindiginda stem modellerinde uygulanan sinir sartlarina gore
hasar beklenmez. Fakat, giivenlik faktorii dikkate alinirsa CoCrMo malzemesi i¢in 720
MPa olan akma mukavemeti dayanimina gére stem modellerinin en diisiik giivenlik
faktorii 1,27 olup UcCoBo modelinde elde edilmistir. Stem modellerindeki maksimum

gerilmeler stem modelinin boyun ve distal bolgesinde olusmustur. Femur ile stem
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arasindaki kontak tipi farkliliklar1 stem {izerindeki gerilme degerlerini etkilemistir.
Siirttinmeli kontak tipinde bonded kontaga gore daha diistik gerilmeler elde edilmistir.
Bu sonucu ameliyat sonrasi siirece gore degerlendirirsek, iyilesme siirecinde stem

tizerindeki gerilme degerleri, iyilesme sonras1 doneme gore yaklasik 2 ile 3 kat daha

dustiktiir.
*: Maksimum von
Mises Gerilme
degeri (MPa)
UcTiFri UcTiBo UcCoFri UcCoBo
*150.9 *413.1 *201.3 *565.2
CTiFriFri CTiFriBo TiBoBo | CCoFriFri B cCoFriBo CCoBoBo
MPa [ [ [ [ [ T T .
180 160 140 120 100 80 60 40 20 0

Sekil 3.5. Stem modellerinde olusan maksimum von Mises gerilme dagilimlart ve
degerleri

Cimento tlizerinde olusan asir1 gerilmeler ¢imento ¢atlagi olusumuna sebep olur. Bu da
literatlirde ¢cimento hastaligi olarak bilinir ve ileriki donemde aseptik gevsemeye neden
olur [121]. Cimento modelleri iizerinde olusan maksimum gerilme degerleri ve

dagilimlar1 Sekil 3.6°da verilmistir. Bu sonuglara gére CTiFriFri modelindeki ¢imento
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modelinde diger modellere gore en yiiksek gerilme olusmustur. Titanyum alasiml
stem kullanimi ¢imento iizerinde daha yliksek gerilmelere neden olmustur. Titanyum
malzemesinin daha esnek olmasi sebebiyle Ti6Al4V alagimli stem ¢imento iizerindeki
gerilmeleri arttirmistir. Bu sebeple, ¢imentolu stemlerin tiretiminde 316L, CoCrMo
gibi daha rijit malzemeler kullanilir. Bu sonuglar da bunu desteklemektedir. Kontak
tiiriine gore degerlendirme yapilirsa, siirtiinmeli kontak tiplerinde ¢imento tizerindeki
gerilme olusumu daha yiiksektir. Buradan, ¢imentolu stem kullaniminda ameliyat
sonrasi siiregte ¢imento catlagi olusma riskinin iyilesme sonrasi déneme gore daha
yiiksek oldugu s6ylenebilir. Bu durum ¢imentolu stem yerlesiminin iyilesme siiresince
aseptik gevseme riskinin ¢imentosuz modellere gore daha yiiksek oldugunu

gostermektedir.

*: Maksimum

4 M . . 5, x .
‘G‘;‘;hgiejegm CTiFriFri [lCTiFriBo CTiBoBo CCoFriFrigCCoFriB CCoBoBo
MPa [ I [ [ I
50 40 30 20 10 0

Sekil 3.6. Cimento modellerinde olusan maksimum von Mises gerilme degerleri ve
dagilimlar

Cimentosuz modeller i¢in 6nemli bir degerlendirme kriteri olan kontaklar aras1 hareket
miktar1 osseointegrasyon olusumu i¢in cok énemlidir. Onceki béliimde de bahsedildigi
tizere bu hareket miktar1 ideal bir osseointegrasyon olusumu i¢in 40 mikron degerini
gegmemelidir [13]. SEA sonuglarina gore kontaklar arasi hareket miktarlart Tablo
3.4’te verilmistir. Bonded tip kontak tanimli modellerde bu hareket miktar1 aranmaz.
Ciinkii bonded kontak tip olmussa osseointegrasyon tamamlanmistir. UcTiBo ve

UcCoBo modellerinde bu sebeple ¢ok diisiik mikro hareket degeri 6l¢iilmiistiir. Bu
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kriter ameliyat sonrasi iyilesme siireci i¢in gegerlidir. Bu sebeple, UcTiFri ve UcCoFri
modelleri dikkate alinacaktir. Bu modellerde elde edilen degerler 26,1 ve 32,6
mikrondur. Ideal osseointegrasyon igin kritik deger olan 40 mikron degerinden daha
diisiik hareket miktar1 6l¢iilmiistiir. Modeller arasi karsilastirma yapildiginda Ti6Al4V
alasimlt model CoCrMo alagimli modele gore daha diisiik kontaklar arasi harekete
neden olmustur. Bu da Ti6Al4V malzeme kullaniminin ideal osseointegrasyon
olusumu i¢in daha uygun oldugu soylenebilir. Genellikle ideal 0sseointegrasyon
olusumunu daha iyi sagladigi i¢in ¢imentosuz modellerde Ti6Al4V alasimli stem

kullanilmasini elde ettigimiz bu sonugla da desteklenmektedir.

Tablo 3.4.SEA sonuglarindan elde edilen degerler

Kontak yiizeyleri Cimentoda Femur Kontak
_ arasindaki mikro olusan MVMG  yiizeylerinde olusan Stemde olusan
Model Ismi hareket miktar1 (p) (MPa) MVMG (MPa) MVMG (MPa)
UcTiFri 26,1 - 46 150,9
UcTiBo 0,8 - 197,9 4131
UcCoFri 32,6 - 59,5 201.3
UcCoBo 08 - 196,1 565,2
CTiFriFri - 138,5 42,3 151
CTiFriBo - 85,5 41,9 150,9
CTiBoBo - 40,8 36,8 264,4
CCoFriFri - 121,7 46,7 169,3
CCoFriBo - 80,6 46,4 171,3
CCoBoBo - 45,6 37,5 325,5

MVMG: Maksimum von Mises Gerilme degerleri

Stres kalkani etkisi kemik zayiflamasina ve dolayisi ile gevsemeye sebep oldugundan
onemlidir. Bu kriteri degerlendirmek i¢in femur eksenel strain degerleri incelenmistir.
Sekil 3.7 ‘de verilen sekle gére femurun belirlenen 10 farkli noktasindan alinan strain
degerleri karsilastirmali olarak Sekil 3.8 ve 3.9°da grafik olarak verilmistir. Segilen
noktalar, femur dairesel kesitli govdesinin en dis yiizeyinden alinmistir. Sekil 3.7°de 1
ile 5 numaralar1 arasinda gosterilen bolge femurun medial bdlgesidir ve femur basina
etkiyen kuvvetten dolay1 anatomik eksene gore basmaya zorlanir. 6 ile 10 numarari
arasindaki rakamlar ile gosterilen bolge femurun lateral bolgesidir ve bu bolge
¢ekmeye zorlanir. Bu sebeple Sekil 3.8 ve 3.9°daki grafiklerde x ekseni altinda kalan

bolge eksi degerler ile gosterilmistir. Ameliyatsiz saglam femurda elde edilen strain
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degerleri diger modellere gore yiiksek cikmistir. Ameliyathh femur modellerinde
olusan strain degerleri saglam femura gore biitiin modellerde diisiik elde edilmistir. Bu
sonu¢ geleneksel kalca protezi ameliyatlar1 ile yiikk aktariminin bozuldugunu
gostermektedir. Buna gore geleneksel kalga protezi tasarimlar1 yiik aktarimini en az

etkileyecek sekilde revize edilmeli veya yeni protez tasarimi yapilmalidir.

Kemik dokusu canli bir doku oldugundan tizerinde yeterli yiik aktarimi gergeklesmez
ise kemik yogunlugunu kaybederek zayiflar. Bu zayiflama kemik mukavemetini
etkiler ve kemik kirilmalar1 goriilebilir. Bu sebeple kalga protezi ameliyatlarinda
kemik {izerindeki yiik dagilimi ¢ok oOnemlidir. SEA sonuglarina gore ¢imento
kullaniminda strain degerlerindeki azalmanin daha az oldugu goriilmiisiitiir. Bu da
¢imento kullaniminda stres kalkani riskinin ¢imentosuz stem kullanimina gore daha az
oldugu sonucunu vermistir. Elde edilen diger bir sonu¢ Ti6Al4V alagimli stem
kullaniminin CoCrMo alasimli stem kullanimina gore femurda daha yiiksek strain
degerleri olusmasina sebep olmustur. Dolayisi ile Ti6Al4V alasimli stem kullanimi
¢imentosuz modellerde stres kalkani riskini azaltir. Bunun sebebi Ti6Al4V
malzemesinin daha esnek olmasi ve CoCrMo alagimina gore daha az rijit olmasindan
kaynaklanmistir. Kontak tipini stres kalkanina etkisi degerlendirilirse, siirtiinmeli
kontaklarda daha az strain degeri hesaplanmistir. Bu sonu¢ da ameliyat sonrasi

tyilesme siirecinde stres kalkani riskinin daha yiiksek oldugunu gostermistir.
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Sekil 3.7. Femur modelinde strain degerlerini
incelemek i¢in belirlenen noktalar
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Sekil 3.8. Ti6Al4V alagimli stem yerlestirilen femur modelinde belirlenen noktalara
gore olusan eksenel strain degerleri grafigi
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Sekil 3.9. CoCrMo alasimli stem yerlestirilen femur modelinde belirlenen noktalara
gore olusan eksenel strain degerleri grafigi
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Cimentolu veya ¢imentosuz yontemlerin hangisinin stes kalkan1 ve aseptik gevseme
acisindan daha iyi sonug verdigi literatiirde tartismalidir. Bu yontemlerin uygulanmasi
ameliyat1 ger¢eklestiren doktorun tecriibesine gore degismektedir. Klinik gozlem
caligmalarinda bir¢ok degisken birlikte degerlendirilir. Fakat SEA ve deneysel
calismalarda bu sonuglar1 etkileyen etmenler en aza indirilerek incelenmeyecek
etmenler sabit tutulabilir. Bu sebeple bu g¢alismada da ¢imentolu ve ¢imentosuz
yontemlerin degerlendirilmesinde SEA kullanilmistir. Calismada ¢imento kullanimi
ve stem malzeme farklilig1 degiskenleri kalga ameliyatlari i¢in ¢ok ciddi sorunlara yol
acan aseptik gevseme ve stres kalkani olaylari olugsma ihtimaline gore

degerlendirilmistir.

Onceki boliimlerde de bahsedildigi iizere Wolf kanununa gore [135], stres kalkani
olaymin manasi, stem yerlesimi sonrasinda yiik transferinin degismesi ile femur
tizerindeki gerilme degerlerinin diismesi ve buna bagl olarak kemigin zayiflamasi
sonucunun ortaya ¢ikmasidir. Kemik zayiflamasi sonucunda stem ile femur biitiinligi
bozulur. Ek olarak stem tasarim parametrelerinin ve stemde kullanilan malzemenin de
stres kalkani tizerinde 6nemli etkisi vardir [130, 135]. CoCrMo alagimli stem kullanimi
sonuglara gore stres kalkani riskini arttirmaktadir. Ciinkii bu tiir alasimli stem,
Ti6Al4V alasimli steme gore daha rijittir ve yiik transferi CoCrMo alagimli stemde
daha az deformasyona izin verdigi i¢in femur {izerinde daha az gerilme olusumuna
neden olur. Diger yandan elde edilen sonuglara gore ¢imento kullanimi stres kalkani
riskini azaltmaktadir. Ciinkii, ¢imento malzeme 6zelligi ile femur kemiginin malzeme
ozellikleri, 6zellikle elastikiyet modiilleri birbirine yakindir. Cimentosuz modellerde
oldugu gibi yiiksek elastikiyet modiiliine sahip stemden daha diisiik elastikiyet
modiiliine sahip kemik malzemesine yiik aktarimi femurda 6zellikle de bonded tip
kontakta yliksek gerilmelere neden olmaktadir. Cimento kullanim1 ayrica proksimal
femurdaki strain dagilimina da etkilemekte ve olusan strain degerlerini ¢imentosuz
yerlesime gore arttirmaktadir. Bu da yukarida bahsedildigi gibi stres kalkani etkisini
azaltmaktadir. Stres kalkani olusumu femurun kontak tipine gore de degisiklik
gostermektedir. Stirtlinmeli kontak tipi yani ameliyat sonrasi iyilesme siirecinde stres
kalkani etkisi daha fazladir (Sekil 3.7). Bu sebeple stres kalkani olusum hiz1 bonded
tip yani osseointegrasyon gerceklesmis sistemde daha yavas ilerler. Bundan dolay1

lyilesme siireci ne kadar hizli olursa stres kalkani riski o kadar azalir.
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Cimento dayanimi ¢imento ¢atlagi riski sebebiyle aseptik gevsemeye neden oldugu
icin ¢ok onemlidir [121]. SEA sonuglarina gére daha onceki ¢alismalarda da rapor
edildigi iizere daha rijit stem kullanimi ¢imento iizerinde olusan gerilmeleri
azaltmaktadir [136, 137]. Bu sebeple CoCrMo alasimli stem kullanimi ¢imento ¢atlagi
riskini Ti6Al4V alasimli steme gore daha da azaltmaktadir. Kontak tipine gore
degerlendirilirse, ¢cimentonun hem stem ile hem de femur ile kontagi olugsmaktadir. Bu
iki kontaginda bonded olmasi, yani iyilesme tamamlanmis femurda c¢imento
tizerindeki olusan gerilmeleri diisiirmektedir. Bu durum ¢imentolu modellerin iyilesme

asamasinda ¢imento ¢atlagi olusma riskinin daha fazla oldugunu gostermektedir.

Literatiirde yapilan ¢aligmalarda, ¢imento ve stem arasindaki ve ¢imento ile femur
arasindaki kontak tiirleri farkli farkli tanimlanmustir. Iyilesme siirecinde ¢imento ile
femur arasindaki kontak c¢imento ile femur arasinda miikkemmel bir yapisma
oldugundan bonded olarak tanimlanmistir [102, 123-126]. Diger yandan bu kontag1
sirtinmeli olarak tanimlayan c¢alismalar da mevcuttur [127]. Cimento ile stem
arasindaki kontagi hem siirtiinmeli hem de bonded tanimlayan ¢aligsmalar vardir [102,
123,124, 126, 127]. Bundan dolay1 bu ¢alismada, biitiin kontak tiirleri ayr1 ayr1 dikkate
alinmis ve buna gore modeller olusturulmustur (Tablo 3.2). Femur kontak
yiizeylerindeki ve ¢imentodaki gerilmeler bonded kontak tiiriinde azalirken,
surtinmeli kontakta artmistir. Cimentosuz modellerde bu sonuglar tersine elde
edilmistir. Yani bonded kontakta yiiksek, siirtiinmeli kontakta diisiik ¢cikmistir. Bu
sonuglara dayanarak bazi klinik ¢alisma sonuglarinin da gosterdigi gibi [138],
¢imentosuz yontemin ¢imentolu yonteme gore daha diisiik uzun donem dayanimindan
bahsedilebilir. Fakat, ¢imentolu yontemin iyilesme siirecinde ¢imento ¢atalak riskinin
yiiksek olmasindan dolay1 diger bir klinik ¢alismanin da gosterdigi gibi [121], kisa ve
orta donemde ¢imentolu yontem basarisizliklar1 goriilebilir. Ayrica, femur kontak
yiizeylerindeki gerilmeler literatiirdeki ¢alismalarda degerlendirilmemistir [102, 125,
131]. Yiiksek kontak gerilmeleri femur kontak yiizeylerinde kii¢iik hasarlara neden
olacagindan ileriki donemde aseptik gevsemeye yol acabilir. Bu sebeple bu ¢alismada

femur kontak yiizeylerindeki gerilmeler ayrica degerlendirilmistir.

Total kal¢a ameliyatlari sonrasinda stem hasar1 ¢ok nadir olusabilmektedir. Bunun

sebebi ani yiliklemelerden olabilecegi gibi, stem malzeme yorgunlugundan
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kaynaklanabilir. Literatiirde stem hasar1 rapor eden caligmalar [139, 140] 1982
yillarinda yayinlanmistir. O zamandan bu zamana stem tasarim ve teknolojisindeki
gelismeler yeni hasarlarin olusumunu engellemis veya olusan hasarlar literatiir ile
paylasilmamistir. Diger yandan femur ve stem kontaklar1 arasindaki mikro hareket
miktar1 ideal osseointegrasyon olusmasi agisindan 40 mikronu gegmemelidir [13].
Eger olusan hareket miktar1 40 ile 150 mikron degerleri arasinda ise kontakta fibroz
doku olusumu goriiliir ve kemik stem biitiinlesmesi zayiflar. Eger bu deger 150 mikron
lizerinde olursa arzu edilmeyen aseptik gevseme olusur. SEA sonuglarina gore
kontaklar arast hareket miktart 40 mikron altinda oldugu i¢in osseointegrasyon
olusumu miimkiin gorilmektedir. Verilen sartlara gore cimentosuz modellerde
iyilesme siiresinde ve sonrasinda kontak hareketlerinden dolay1 aseptik gevseme riski

¢ok diisiiktiir.

Bu caligmada total kalgca ameliyatlarinda kullanilan iki yontemin (¢imentolu ve
¢imentosuz) mekanik agidan degerlendirilmesi yapilmigtir. Bu caligma igin bazi
varsayimlar kabul edilmistir. Ayrica total kalga ptotezlerindeki asetabular kisim
degerlendirilmemistir. Oncelikle, yiikleme sartlari bir insanin normal yiiriime
dongiisiinde kalca eklemine gelen maksimum yiik miktar1 alinarak hesaplamalar
yapilmistir. Diger yiikleme sartlarinda, merdiven inip ¢ikma, oturup kalkma, kosma
gibi diger yiikleme sartlar1 degerlendirilmemistir. Fakat, bu tek yik sartinin
degerlendirilmesi bu ydntemin karsilstirilmasi igin yeterli olacaktir. ikinci olarak,
sadece bir tip ¢imentolu ve ¢imentosuz stem tasarimi dikkate alinmistir. Farkli stem
tasarimlarmin kullanilmasi sonuglar etkilyebilir. Ugiincii olarak, biitiin kontaklarda,
kontaklarin birbirlerine miikemmel bir sekilde karsiladigi varsayilmistir. Gergekte,
kontaklar arasi temas oranlari, kemik kalitesine, stem tasarimina, ¢imento
uygulamasina ve kalitesine doktorun tecriibesine vs. gore degismektedir. Son olarak
da, kemik malzeme oOzellikleri izotropik olarak kabul edildi. Genellikle kemik
malzeme 6zelligi anizotropik olarak tanimlanir [141]. Fakat kemik igin izotropik ve
anizotropik kemik malzeme Ozellikleri arasindaki kiiglik farkliliklardan dolay:
izotropik malzeme ozeligi tanimlanabilmektedir [142]. Ayrica ¢aligmada kemik
malzemesinin izotropik tanimlanmasimin diger nedeni kemik modellemesinin ve

kemik yogunluguna gére malzeme 6zelliklerinin atanmasinda kullanilan yaziliminin
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sadece izotropik malzeme ozelligi tanimliyor olmasindandir. Bu bahsi gecen

kabulllerin karsilastirma sonuglarinda ¢ok biiyiik degisiklik yapmaz.

Bu calismaya gore asagidaki sonucalar ¢ikarilabilir;

- Kalga protezi ameliyatlarinda ¢imento kullanimi stres kalkani ve aseptik gevseme
problemlerini azaltir.

- Kalca protezi ameliyatlarinda daha rijit stem malzemesi kullanimi iyilesme
siirecinde ¢imentodaki gerilmeleri arttirir. Fakat iyilesme tamamlandiktan sonra
¢imento c¢atlagi olusma riski azalir. Bu sebeple, iyilesme siirecinde ¢imento ¢atlama

riski gevseme problemi i¢in daha dikkat edilmelidir.

......

- Cimentosuz modeller i¢in femur kontak yiizeylerindeki gerilmeler
osseointegrasyon gerceklesmis modellerde ¢ok arttigi i¢in uzun donemde aseptik
gevseme goriilme riski ¢cimentolu modellere gore daha yiiksektir.

- Stem hasar riski biitiin modellerde kabul edilebilir seviyede oldugundan her iki
yontem i¢in stem hasar1 beklenmez.

- Kalga protezi sonlu elemanlar caligsmalar1 i¢in, modelleme siirecinde kontak
tanimlamalar1 sonuglar {izerinde ¢ok 6nemli rol oynadig1 gozlemlenmistir. Bu sebeple
kontak tanimlamalar1 yapilirken modelleme sartlarina gére kontak tipleri dikkatli

secilmelidir.

Sonuglardan da anlasildigi tizere kalga protezi ameliyatlarinda ¢gimento kullanimi daha
uygundur. Fakat ¢cimentolu yontemin en biiyiik riski olan ¢imento ¢atlagi olusumu da
dikkate alinmalidir. Bu sebeple, ileriki donemde planlanan hem ¢imentolu stemlerin
hem de ¢imentosuz protezlerin avantajlarini bir arada toplayan yeni protez iizerinde

caligilmasi planlanmustir.
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4. YENI STEM TASARIMI GELISTIiRILMESI VE GELENEKSEL STEM
ILE MEKANIK ACIDAN KARSILASTIRILMASI

Geleneksel stem tasarimlarinda en sik karsilasilan mekanik sorunlarin stres kalkani ve
aseptik gevseme oldugu onceki konularda bahsedilmisti. Ayrica dislokasyon da
mekanik sorunlar arasinda yer almaktadir. Bu bdliimde mekanik sorunlar1 en aza
indirme yoniinde Sekil 4.1°de gosterildigi gibi yeni bir stem tasarimi gelistirilmistir.
Geligtirilen bu yeni tasarim 5 pargadan olusmakta ve bu yeni tasarimin
gelistirilmesinde femur yeniden yiizey olusturma (resurface) ile dinamik kalga ¢ivisi
(DHS) sistemlerinden faydanilmistir. Sekil 4.1°de 1 numara ile gosterilen parga stemin
femur bas-boyun pargasi, 2 numarali plaka (plate) igine girerek 3 numaral
kompresyon vidasi ile sabitlenir. Femur basi ¢cokme riskini engellemek i¢in 4 numarali
dis acilmig dis kapak kullanilir ve 2 numarali plakay1 kemige sabitlemek i¢in 5 numara

ile gosterilen kortikal vidast kullanilir.

Sekil 4.2’de stemin femur bas-boyun kisminin teknik resmi ve genel goriiniisii
gosterilmistir. Bu parametrik olgiiler hastanin kemik Sl¢iilerine gére, uygun olgiilerde
tanimlanabilir. Bu parcanin femur boyun eksenine gore donmesini engellemek i¢in
plaka parcasina gecirirken kamali olarak birbirine gegecek sekilde tasarlanmistir. Hizli
kemik olusumu gerceklesmesi i¢in bu par¢anin femur basina giren boliimleri piiriizlii
olarak tasarlanmistir. Ayrica, femur basina gecen yarim dairesel parcanin i¢i de

pliriizlii olmasi kemik stem biitlinlesme hizin1 arttiracaktir.
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Piiriizli Bolge

Sekil 4.2. Stem femur bas-boyun pargasi teknik resmi
(list) ve genel goriiniisii (alt)
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Sekil 4.3’de stemin plaka kisminin teknik resmi ve genel gorliinimi verilmistir.
Mukavemeti ve sabitleme direncini arttirmak igin plaka uzunlugu ve delik miktar
arttirilabilir. Tek kortikal vida deligi olusturulmustur. Stem femur bas-boyun
parcasiin girdigi delik i¢i kamali olacak sekilde ¢ikintili yapilmistir. Bu ¢ikint1 stem
femur bas-boyun parcasinda bulunan girintilere girerek femur boyun ekseninde donme

riski engellenmistir.
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Sekil 4.3. Stemin plaka (plate) kisminin teknik resmi ve ve genel goriiniisii

Kompresyon vidasinin teknik resmi Sekil 4.4’te gosterilmistir. Bu parga femur bas-
boyun pargasini boyun ekseni boyunca cekerek sabitler. Ayrica femur-bas boyun
parcasini femur bagina tam yerlesmesini saglar. Kapak parcasi (Sekil 4.5) kompresyon
vidasi ile femur bas-boyun parcasinin ¢okmesini engellemek icin plaka parcasina
acilan vida disleri sayesinde tutturulur. Boylece stem pargalari biitlin yonlerde hareketi
sabitlenir ve stabil kalir. Sekil 4.6’da teknik resmi verilen kortikal vidasi plakay1

kemige sabitlemek i¢in kullanilir.
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Sekil 4.4. Kompresyon vidasi teknik resmi
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Sekil 4.5. Kapak parcasi teknik resmi
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Sekil 4.6. Kortikal vidas1 teknik resmi
4.1. Stem Modellenmesi ve Sonlu Elemanlar Modellerinin Olusturulmasi

Modelleme islemleri SolidWorks yazilimi kullanilarak yapilmistir. Femur kemigi
modelleme islemleri Boliim 2’°de anlatildig: gibi gerceklestirilmistir. Femur modeli ile
stem modelleri montaj edilip SEA icin ANSYS Workbench yazilimina aktarilmistir.
Burada kuvvet ve smir sartlar1 Boliim 3’de uygulandigi gibi gergeklestirilmistir.

Ayrica, femur malzeme Ozellikleri yine Boliim 2’deki gibi BT goriintiilerine bagh
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olarak HU sistemine gdre belirlenmistir. Stem malzemesi i¢in geleneksel ¢imentosuz
stemlerde en ¢ok tercih edilen Ti6Al4V malzeme Ozellikleri girilmistir. Sonlu
elemanlar modeli i¢in yakinsama ¢alismasi yapilmis ve element boyutlari kemik i¢in
4 mm, stem i¢in 2 mm olarak belirlenmistir. Kontak tanimlamalar1 ameliyat sonras1 ve
osseointegrasyon sonrasi i¢in sirastyla siirtinmeli ve bonded tip kontak tanimlamasi
yapilmustir. Femur ile yeni tasarim stem modellerinin montaj hali ve sonlu elemanlar

modelleri Sekil 4.7°de gosterilmistir.

Sekil 4.7. Yeni gelistirilen kalca protezi
ile femur modelinin montaj hali (a) ve
sonlu elemanlar modeli (b)

4.2. Yeni ve Geleneksel Stem Tasarimlarinin Sonlu Elemanlar Sonuclarinin

Karsilastirilmasi

Bu calisma kapsaminda gelistirilen kalga protezi ile mevcut kullanilan geleneksel
kalga protezi kullanimi, fonksiyonelligi, stres kalkani, gevseme derecesi bakimindan
karsilastirilmistir. Stirtiinmeli kontak tipine gore geleneksel ve yeni tasarim stemde
olusan maksimum gerilme degerleri ve dagilimlar1 Sekil 4.8’de gosterilmistir. Bu
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sonuca gore yeni stem tasariminda olusan maksimum gerilme degeri geleneksel steme
gore yiiksektir. Fakat, malzeme akma mukavemeti dikkate alindiginda her iki stemde
de hasar meydana gelmesi beklenmez. Yeni stem modelinde maksimum gerilme
kortikal vidasinda olugsmaktadir. Mukavemeti arttirmak ic¢in plakta tek kortikal vidasi

yerine iki kortikal vidas1 yerlestirilebilecek sekilde tasarim optimize edilebilir.

*231.5 MPa

*Maksimum von
Mises degeri

Mpa (D [ [ [ [ [ [ [ .

180 160 140 120 100 80 60 40 20 0

Sekil 4.8. Yeni ve geleneksel stem modellerinde siirtiinmeli kontak tipine gore olusan
von Mises gerilme dagilimlari ve degerleri

Sekil 4.9’da gosterildigi gibi, femur ile stem arasinda bonded tip kontak
tanimlandiginda stemlerde olugan gerilme degerleri artmaktadir. Geleneksel stemde
yeni tasarim steme gore daha yiiksek gerilme olusmustur. Fakat, gerilme degerleri
malzeme akma mukavemetine asmamaktadir. Bu sebeple, stemlerde hasar olusmasi
beklenmez. Yeni tasarim stemde maksimum gerilme yine kortikal vidasinda
olugsmustur. Sonuglardaki asil 6nemli fark kemikte olusan gerinim (strain)

dagilimlarinda olmaktadir. Sekil 4.10-13’de goriildiigii gibi ameliyatsiz femur
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modelinde olusan strain dagilimlarina en uygun olan ameliyatli femur modeli yeni
stem tasarimli femur modelidir. Yeni stem tasarimi femur yiik dagilimini geleneksel
stem kadar degistirmediginden ameliyatsiz femura yakin dagilim elde edilmektedir.

Bu da ileriki donem stres kalkani olayini diigiirtir.

*367.2 MPa

*348.8 MPa

*Maksimum von
Mises degeri
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Sekil 4.9. Yeni ve geleneksel stemlerde bonded kontak tipine gore olusan maksimum
von Mises gerilme degerleri ve dagilimi

Sekil 4.10°da bonded kontak tipi ile yapilan analiz sonuglar1 ile femur modellerinin
medial goriintimleri verilmistir. Seklin alt kismina yerlestirilen strain degeri ve renk
skalasini gosterilen bar ile degerlendirme yapildiginda, % 0,2-0,4 degerleri arasindaki
strain degerlerine karsilik gelen renklendirme femur {izerindeki bu degerler arasindaki
strain dagilimlarin1 gostermektedir. Saglam femurda bu dagilim proksimal femura

dogru kaymaktadir. Fakat geleneksel stem yerlestirilen femur modelinde bu yayilim
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distal femura dogru kaymaktadir. Yeni stem yerlestirilen femurda ise bu yayilim
proksimal femura dogru daha da artmaktadir. Bu da gosteriyor ki yeni stem modelinde

yiik aktarimi kemik iizerinde daha etkili olmaktadir. Bu da stres kalkani riskini azaltir.

Saglam femur

Yeni tasarim stem
yerlestirilen femur

Geleneksel stem
yerlestirilen femur

’ [ —
0.6 0.4 0.2 0 -0.2 -0.4 -0.6

Sekil 4.10. Femur modellerinde olusan strain dagilimlari (medial goriiniim)

Sekil 4.11°de femur modellerinin posterior goriiniimii gosterilmistir. Sekil 4.10°da
anlatildig gibi renklendirmeye gore yeni tasarim stem yerlestirilen femur modelinde

yiik dagilimi saglam femur modeline yakin olmaktadir.
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Saglam femur

Yeni tasarim stem
yerlestirilen femur

Geleneksel stem
yerlestirilen femur

mm/mm [ I [ [ | [—
(%) 08 06 04 02 0 02 04 06

Sekil 4.11. Femur modellerinde olusan strain dagilimlart (posterior
goriiniim)
Sekil 4.12°de femur modellerinin verilen lateral gériiniimiinde renk dagilimi agik bir
sekilde strain dagilimimi gostermektedir. Geleneksel stem yerlestirilen femur
modelinde 6nemli derecede proksimal femur bolgesindeki strain degerleri azalmistir.
Yeni stem yerlestirilen femur modelinde ise saglam femura ¢ok yakin strain dagilimi

elde edilmistir.
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Saglam femur

Yeni tasarim stem
yerlestirilen femur

Geleneksel stem
yerlestirilen femur

mm/mm [ [ [ | N B —

(%) 0.8 0.6 0.4 0.2 0 -0.2 -0.4 -0.6

Sekil 4.12. Femur modellerinde olusan strain dagilimlar1 (lateral goriiniim)

Sekil 4.13’de femur modellerinin verilen anterior goriiniisiinde strain dagilimindaki
degisimler incelendiginde geleneksel stem yerlestirilen femur modelindeki strain
dagilimi saglam femura gore degismektedir. Proksimal femur bolgesinde olusan strain
degerleri saglam femura gore daha da azalmistir. Geleneksel stemlerdeki onemli bir

sorun olan stres kalkani riski bu yeni tasarim stem modeli ile azaltilabilir.
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Saglam femur

Yeni tasarim stem
yerlestirilen femur

Geleneksel stem
yerlestirilen femur

(%) 0.8 0.6 0.4 0.2 0 02 .04  -06

Sekil 4.13. Femur modellerinde olusan strain dagilimlar1 (anterior goriiniim)

Sekil 4.14°de geleneksel yeni tasarim stem yerlestirilen femur kemiginde elde edilen
strain degerleri ile femur modeli iizerinde belirlenen noktalara gore degisim grafigi
verilmistir. Ayrica ameliyatsiz saglam femur modelinde olusan strain degerleri de
eklenmistir. Sekilden de acgik¢a goriildiigli gibi yeni stemde olusan strain degerleri
saglam femurla ¢ok yakin degerlerdedir. Geleneksel yontem yerlestirilen modelde bu
degerler ile saglam femur arasinda fark ¢ok fazladir. Bu da yeni tasarim stem ile stres

kalkan1 riskinin azaltildig1 gérilmiistiir.

Yeni stemin avantajlarindan biri, tasarim itibari ile yiik aktarimini saglam femurdaki
gibi aktardigindan stres kalkani riskini azaltir. Yeni stemin diger bir avantaji ise
modellerden de anlasilacagi gibi kemik kaybina geleneksel stem yerlesimine gére daha
az sebep olmasidir. Yeni tasarim stem yerlestirilen femur modelinde kemik kaybi

17,148 cm?® iken, geleneksel stem yerlestirilen femurdaki kemik kayb1 36,329 cm?®
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olarak hesaplanmistir. Ameliyatsiz femur ile karsilastirilinca yaklasik olarak yeni
stemde %4,3’liikk femur kayb1 var iken, geleneksel stemde %9,1’lik kemik kaybi1
olusmaktadir. Bu kemik kaybinin az olmasi potansiyel revizyon ameliyatlar1 i¢in

geleneksel yonteme gore daha az kompleks olmasini saglar.
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Sekil 4.14. Femur modeli ekseni boyunca geleneksel ve yeni stem yerlesimi
sonucunda belirlenen noktalardaki strain degerleri grafigi

Gelenekesel stemlerde 6nceki boliimlerde anlatildig gibi ameliyat sonrasi dislokasyon
(stemin femurdan ayrilmasi) riski bulunmaktadir (Sekil 1.9). Yeni stem tasariminda
dislokasyon riski tasarim itibari ile ¢ok diisiiktiir. Femur basi hasari olmasi halinde
yeni stem tasariminda dislokasyondan bahsedilebilir. Yapilan SEA’da femurun bas

bolgesinde hasara neden olacak kadar gerilme olusmamuistir.

Yeni stemin femur bas-boyun parcasinin piiriizlii olarak tasarlanmasi kemik stem
biitiinlesmesini  hizlandiracagindan ~ osseointegrasyon  olusumu  saglanmasi
ongoriilmistiir. Boylece aseptik gevseme riskini de bu tasarim ile en aza indirilmesi
diisiiniilmiistiir. Bunlar i¢in hayvan deneylerine ihtiya¢ vardir. Ileriki ¢alismalarda

deneysel yonden bu tasarimin incelenmesi planlanmistir.

Yeni gelistirilen stemin ¢ok sayida pargadan olugsmasi sebebi ile parcalar arasi

siirtinmeden dolay1 asinma fazla olabilir. Bu da zamanla asinma {iriinlerinin viicuda
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karigmasi1 ile osteolize sebep olur. Bu Onemli dezavantaji parcalar arasindaki
yiizeylerin aginmaya kars1 direngli bir sekilde kaplanmasi ile dnlenebilir. Diger bir
dezavantaj1 ise ameliyat sirasinda hastada iki farkli yerden kesi yapilmasi gerekecektir.
Bu sebeple, ameliyat siiresi ve hasta iyilesme siireci uzayabilir. Ayrica, bu yeni stem
kemigi nispeten daha gii¢lii gen¢ hastalar i¢in daha uygun olur. Ciinkii, geleneksel
steme gore proksimal femura daha fazla yiik geleceginden kemik hasarlarina neden

olabilir.

Geleneksel kalga protezi tasarimlar1 1950°1lere dayanir. Femur i¢ine dogru yerlestirilen
bu tiir protezlerde giiniimiize kadar bir¢ok farkli tasarim gelistirilmistir. Genel mantik
olarak geleneksel protezlerde femur kemigi icine yerlestirilerek sabitleme yapilir. Bu
durum bu g¢aligmada da belirtildigi gibi yiik aktarimini bozmaktadir. Geleneksel
protezlerde uzun dénem basar1 oranlar1 diisiiktiir. Bu durum da revize ameliyatlara
neden olmakta ve hasta yasam kalitesini etkilemektedir [143]. Bu sebeple, geleneksel
protez mantifindan c¢ikilarak femur yiik aktarimini bozmayan yeni bir tasarim
mantigina gecilmelidir. Bu amagla viicut agirligini femur medial korteksinden aktaran
Thrust plate protezi (TPP) gelistirilmistir ve bu tasarimin geleneksel protez tasarima

gore stres kalkani etkisini 6nledigi bildirilmistir [144].

Genel olarak 65 yas iizeri hastalarda geleneksel ¢imentolu protez tercih edilir [10,
145]. Geng hastalarda ise geleneksel ¢imentosuz protez tercih edilir [10, 117-120].
TPP ise geng hastalar igin diigtiniilmiistiir. Fakat, TPP kullanimiin geng ve yash
hastalarda kullaniminda 6nemli bir fark olmadigi da vurgulanmistir [143]. Bu
caligmalar gosteriyor ki geleneksel stem tasarimlari ile 6nemli mekanik sorunlarin
giderilmesi zordur. Bu sebeple, yiik aktariminda saglam femurdaki aktarimi bozmayan
yeni tasarimlar kullanilmaya baglanmalidir. Bu ¢alismada da geleneksel yontemden
farkli yeni stem tasarimi gelistirilerek SEA yapilmis ve geleneksel stem ile sonuglar
karsilastirilmistir. Sonug olarak da yeni tip tasarimda stres kalkani riskinin 6nlendigi

sOylenebilir.
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5. KALCA PROTEZI STABILITESININ MODAL VE HARMONIK CEVAP
ANALIZLERI iLE DEGERLENDIRILMESI

Kalga protezi ameliyatlar1 sonrasi en sik karsilagilan sorun gevsemedir. Gevsemenin
tan1 ve teshisinde kullanilan yontemlerin basari oranlari diigiiktiir. Titresim yontemi ile
gevseme tespitinin basari oran1 diger yontemlere gore yiiksek oldugu rapor edilmistir
[6]. Bu sebeple bu boliimde titresim ile gevseme tespiti lizerinde sonlu elemanlar
yontemi kullanilarak degerlendirme yapilmistir. Amag olarak sistemin dogal
frekanslarini belirleme yontemi ile ameliyat sonrasi gevseme takip ve tedavisinde bu
yontemin kullanilip kullanilamayacagini arastirmaktir. Ayrica, femur ve stem
araytiziindeki kontaklarin yapisik (bonded-stabil) ve yapisik olmama (debonded-

gevsemis) durumlarini harmonik cevap analizi ile degerlendirilmesi amaglanmustir.

Bu boliimde yapilan SEA i¢in Boliim 2°de anlatilan femur-stem ¢ifti ve bunlarin sonlu
elemanlar modeli kullanilmigtir. Femur stem arasindaki kontak durumunu incelemek
icin femur proksimal kismu alt1 farkli bolgeye ayrilmigstir. Bu alt1 farkli kontak bolgesi
farkli kontak durumlarina gére modellerin dogal frekanslart hesaplanmistir. Ayrica, bu
modellere harmonik uyar1 verilerek modellerin cevaplar1 incelenmistir. Temelde
kontak durumlar1 sistemin stabilitesini belirledigi i¢in stabil ve stabil olmayan

sistemler arasindaki farklar kontak statiileri degistirilerek degerlendirilmistir.
5.1. Kalga Protezinin Modal Analiz ile Dogal Frekanslarimin Tespiti

Titresim yontemi ile gevseme tespiti ¢alismalar1 genellikle sistemin dogal frekanslari
belirlenerek yapilmistir. Belirlenen dogal frekans degerleri sistem stabil iken yiiksek,

gevseme olustugunda diisiik elde edildigi bildirilmistir [6, 94, 99, 105].
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Dogal frekans: etkileyen faktorlerden biri kemik yogunlugudur. Gevseme takibi bu
yontemle yapabilmek i¢in kemik yogunlugu degisimleri de dikkate alinmalidir. Kalca
protezi ameliyatlar1 sonrasi kemik yogunlugu ilk 3 aylik siire¢ sonunda %38,5, 6 aylik
stiregte % 11,2 ve 1 yil sonunda yaklasik %12,4 oraninda diismektedir [146]. Bu da
dogal frekansi belirlemede kemik yogunlugunun da dikkate alinmasi gerektigini

gostermektedir.

Bu calismada, SEA ile kemik yogunlugu ve kontak gevseme durumlarindaki
degisimler ilk 3, 6 ve 12 aylik siire¢ler dikkate alinarak degerlendirilmistir. Bunun i¢in
olusturulan modelde kemik yogunluk degisimlerini femur modeline uygulayabilmek
icin Sekil 5.1°deki gibi femur yedi farkli bolgeleye ayrilmistir. Analizlerde kemik
yogunluk degisiminin dogal frekansa etkisini belirlemek i¢in 6ncelikle sadece kontak
durumunun etkisi dikkate alinmistir. Sonraki analizlerde ise kontak durumu
degistirilmeden sadece kemik yogunluk degisiminin etkisi incelenmistir. Son olarak
da hem kontak etkisi hem de kemik yogunluk degisiminin etkisi dikkate alinmistir.
Sistem soniimsiiz (§=0) olarak tamimlanmistir. Bu analizlerin kontak ve kemik
yogunluk degisimleri Tablo 5.1°de 06zet olarak gosterilmistir. Dogal frekans
analizlerinde sabit-serbest (fixed-free) sartlarinda degerlendirme yapilmis ve Sekil
5.1’de gosterildigi gibi distalden sabitlenerek proksimal femur serbest birakilmistir.
Stem malzemesi Ti6Al4V olarak se¢ilmis ve bu malzemenin Ozellikleri analize
girilmigtir. SEA’leri  ANSYS Workbench yaziliminda  gergeklestirilmistir.

Degerlendirmede ilk alt1 temel frekans modu se¢ilmistir.

Proksimal Bolge Orta Bolge Distal bolge

Sekil 5.1. Femur modelindeki kemik yogunlugu degisim bolgeleri
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Tablo 5.1.Dogal frekanslari belirlenen 3 farkli analizin kontak durumlari ve kemik
yogunluk degisimleri

Analiz 1 Analiz 2 Analiz 3
KYD KYD KYD
KT (%) KT (%) KT %)
Amelivat Debonded Debonded
nra )1/ Bonded - (stirtiinmesiz kontak, - (siirtiinmesiz -
sonras k=0) kontak, k=0)
Proksimal bonded, orta Proksimal bonded,
Ameliyattan ) ve distal bolge ) orta ve distal bolge
3 ay sonra SRS | 243 Stirtiinmeli kontak Stirtiinmeli kontak &9
(k=0.5) (k=0.5)
Amelivattan Proksimal ve orta Proksimal ve orta
62 sgnra Bonded -11,2 | bonded, distal - bonded, distal -11,2
Y stirtiinmeli (k=1) strtiinmeli (k=1)
i Bonded -12,4 | Bonded - Bonded -12,4
12 ay sonra
KT: Kontak Tiirii; KYD: Kemik Yogunluk Degisimi; K: siirtiinme katsayisi

Sekil 5.2°de mod sekilleri verilen femur stem modeli goriilmektedir. Titresim modlari
egilme, burulma ve ¢cekme/basma sekillerini icermektedir. ilk iki modda YZ ve XZ
diizlemlerinde egilme seklinde olusmaktadir. Besinci modda burulma seklinde
olusurken diger modlarda daha kompleks sekillerde olusmaktadir. Kontak durumu ve
kemik yogunluk degisimlerinde ilk iki modda dogal frekans degerleri birbirine ¢ok
yakindir. Tablo 5.2°de sadece kemik yogunlugu degisimi dikkate alinarak yapilan
analizden elde edilen ilk altt mod degerleri verilmistir. Kemik yogunluk degeri
azaldik¢a mod degerlerinde genel bir azalma oldugu goriilmektedir. Bu azalma mod
5’de daha iyi goriilmektedir. Mod 6’da ameliyat sonras1 ve ilk 3 ve 6 aylarda azalma
olurken 12 ay sonrasinda dogal frekans degerinde artis olmaktadir. Ayn1 durum mod
3 ve 4 i¢in de gecerlidir. 12 ay sonrasinda elde edilen dogal frekans degeri ilk ameliyat

sonras1 duruma gore biitliin mod sekillerinde azalmistir.
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Sekil 5.2. Femur stem modelinin belirtilen sartlardaki ilk alt1 dogal
frekans mod sekilleri

Tablo 5.2. Analiz 1 i¢in elde edilen dogal frekans degerleri

Ameliyat sonrast 3 ay sonrast 6 ay sonrast 12 ay sonrasi
Mode 1 96 96,6 96,8 97,8
Mode 2 103,2 104,5 105,2 105,7
Mode 3 547,6 532,9 531,4 535,7
Mode 4 551,8 542,8 541,2 544,7
Mode 5 1112,8 1121,1 1127,4 1131,8
Mode 6 1466,3 14147 14116 14157
Ij:g:‘;;ﬁ%f?j/t‘;‘ . 85 11,2 12,4
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Tablo 5.3°de sadece kontak durumundaki degisimler dikkate alinmistir. Biitiin mod
sekillerinde debonded (yapisik olmayan) kontaktan bonded (yapisik) kontak
durumuna gegiste biitiin modlardaki frekans degerleri artmistir. Yani ameliyat sonrasi
dogal frekans degeri ileriki donemde osseointegrasyon sonrasina gore dustktiir.
Ameliyat sonrast donemde, stem-femur modellerinde belirlenen sartlara gére dogal

frekans degerleri ilk yerlesime durumuna gore azalma goriilmiistiir.

Tablo 5.3. Analiz 2 i¢in elde edilen dogal frekans degerleri

Ameliyat sonrasi 3 Ay sonrasi 6 Ay sonrasi 12 ay sonras1
Mode 1 95,7 94 93,4 94,3
Mode 2 102,6 101,2 101,2 101,9
Mode 3 511 516,2 522,3 534,2
Mode 4 515,5 522,8 531,2 543,9
Mode 5 1050,8 1055,9 1085,7 1103,5
Mode 6 1343,6 1354 1386,3 14113

Kemik yogunlugu degisimi ile birlikte kontak durumu da dikkate alindiginda Tablo
5.4’teki sonuglar elde edilmistir. Bu sonuglara gére ameliyat sonrasi dogal frekans
degeri 12 ay sonrasina gore biitiin modlarda daha diisiik ¢ikmistir. 3 ve 6 aylik
donemlerde degerlendirme yapilirsa sadece mod 3 seklinde ameliyat sonrasina gore
bir azalma olmustur. Genel olarak kemik yogunlugu azalirken dogal frekans degeri
azalmakta ve kontak durumu bonded olduk¢a dogal frekans degerleri artmaktadir.
Yani ameliyat sonras1 ddnemde bir degisken dogal frekans1 azaltirken, diger degisken
arttirmaktadir. Bundan dolay1 dogal frekans yontemi ile ameliyat sonrasi gevseme

tayini yapilirken kemik yogunluk degisiminin de etkisi dikkate alinmalidir.
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Tablo 5.4. Analiz 3 igin elde edilen dogal frekans degerleri

Ameliyat sonrast 3 Ay sonrast 6 Ay sonrasi 12 ay sonrasi

Mode 1 95,7 96 96,5 97,8
Mode 2 102,6 103,5 104,6 105,7
Mode 3 541 512,3 522,3 535,7
Mode 4 515,5 518,5 530,6 544,7
Mode 5 1050,8 1069,6 11112 1131,8
Mode 6 1343,6 1349,1 1387,6 14157
Kemik yogunluk degisimleri (%) = -8,5 -11,2 -12,4

Sekil 5.3’de femur distalinden ve proksimalinden sabitlendiginde titresim moduna
karsilik dogal frekans grafigi verilmistir. Burada bir onceki duruma gore femur
proksimalden de sabitlenmis ve dogal frekans analiz gerceklestirilmistir. Ayrica 36 ay
sonraki durum da dikkate alinmistir. 36 ay sonrasinda kemik yogunluk degeri yaklasik
%10,1 azalmaktadir [146]. ilk 15 mod grafigine gore ilk 5 mod degerinde dnemli bir
degisim gorilmemektedir. Fakat diger mod degerlerinde ameliyat sonrasindan 36
aylik doneme kadar genel azalma tespit edilmistir. Fakat oniki ay sonra ilk ameliyat
sonrasina gore diisiik olsa da diger mod degerlerine gore bir artig olmaktadir. Bu durum
da onikinci ayda kontak tipi tamamen bonded olmasi sebebi ile artis gosterdigi

sOylenebilir.
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Sekil 5.3. Femur distalden ve proksimalinden sabitlendiginde olusan dogal frekans
degerleri

Modal analiz ile elde edilen dogal frekans yontemi implant stabilitesini belirlemede
yikict ve girisimsel olmayan (noninvasive) bir tekniktir [36, 46]. Dis hekimligi
alaninda bu yonteme gore dental implant stabilitesini 6l¢en cihazlar gelistirilmistir.
Implant ve protez stabiliteleri bunlarin etrafina saran dokunun durumuna gore
degiskenlik gosterir [45]. Bu yontemi kullanilarak total kalca protezleri igin de stabilite
belirleyen yontem {izerine ¢alismalar yapilmistir [6, 75, 105, 147]. Bu ¢alismalarda,
genellikle stabil ve gevseme olusmus sistemleri karsilastirarak titresim yontemi ile
gevseme olusma durumunu incelenmistir. Bu tez calismasinda gelistirilecek yeni
yontemde amag, ameliyat sonrasi hasta takibi ile gevseme tespiti yapabilmektir. Bu
sebeple dogal frekansi belirleme yontemi ile ameliyat sonras1 gevseme takibi yapilip
yapilamayacagi bu boliimda arastirilmistir. Literatiirde bu tespiti ortaya koyan ¢alisma
ile karsilagilmamistir. Tezin bu bolimiinde, dogal frekan belirleme ydnteminin

ameliyat sonrasi takipte nasil bir sonug verecegi SEA yontemi ile ¢alisiimistir.

Ameliyat sonras1 dogal frekansi etkileyen temel faktorler arasinda kemik yogunlugu

ve protezin etrafindaki dokunun protezi sabitleme derecesi vardir. Bu faktorlerin
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ameliyat sonrasi donemde dogal frekanstaki degisimlere etkisini degerlendirmek i¢in
iki fark degiskeni ayr1 ayr1 ve birlikte femur stem modeline uygulanmistir. Sonugta bu
iki degisken ameliyat sonras1 donem ilerledik¢e dogal frekans tizerinde farkli etkileri
oldugu goriilmiistiir. Bu sebeple dogal frekans yontemi ameliyat sonrasi donemde
takip i¢in kemik yogunluk faktoriiniin ters etkisi nedeniyle uygun olmadigi sonucu
elde edilmistir. Ciinkii, ileriki donemde titresim yontemi ile hasta iizerinden alinan

dogal frekans degerinde kemik yogunlugunun etkisini belirlemek ¢ok zordur.

Perez ve Seral-Garcia’nin [148] yapmis oldugu ¢alismada farkli degiskenlerin titresim
cevabindaki etkilerini SEA ile degerlendirmislerdir. Farkli stem malzeme
ozelliklerinin ve kontak degiskenlerinin degerlendirildigi ¢alismada bu calismaya
paralel sonuglar elde edilmistir. Bir klinik ¢alismada [6] ilk rezonans frekans degeri
102.3 Hz elde edilmis iken bu ¢alismada 95 Hz civarinda bulunmustur. Bunun sebebi

farkli tasarim stem kullanimi ve farkli yogunluktaki kemik 6zellikleridir.

Sonug olarak; ilk mod degerlerinde ¢ok farkli sonuglar olmamakla birlikte yiiksek mod
degerlerinde dogal frekans degerleri daha belirgin olmaktadir. Ayn1 zamanda kontak
durumunu dogal frekans yontemi ile tespiti kemik yogunluk degisiminden dolay:
zordur. Ancak yiiksek mod degerlerinde bu fark anlasilabilir. Ayrica, yiiksek frekans
degerlerinde insan femuruna titresim vermek zararli olacagindan ilk mod sekillerini

degerlendirilmesi gerekmektedir.
5.2. Kalca Protezinin Harmonik Cevap Analizi ile Gevseme Tespiti

Bu bolimde harmonik cevap analizi yontemi kullanilarak stem gevsemesi
degerlendirilmistir. Bu amagla femur-stem modelleri proksimal femurda Sekil 5.4’te
gosterildigi gibi sabitleme yapilmistir. Bu sabitlemede donme serbestisi verilmistir.
Femur-stem kontaklar1 bir 6nceki dogal frekans analizinde anlatildig: gibi yapilmis ve
Sekil 5.1°deki gibi kontak ylizeyleri bolgelere ayrilmistir. Distal femurdan genligi 10
olan 100 Hz ile 1000 Hz arasinda harmonik frekansta titresim uyarisi verilmistir.
Soniim oran (&) sifir tanimlanmistir. Frekans cevabi femurun trokanter bolgesinden
alinmistir. Sonuglar frekans-genlik grafiklerinde gdsterilmis ve ayrica deformasyon

dagilimlar1 verilmistir.
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Sekil 5.4. Sonlu elemanlar modal analiz igin kullanilan sinir sartlar

Sekil 5.5’te stabil femur-stem modelinden elde edilen frekans-genlik ve frekans-faz
acis1 grafigi verilmistir. Yiiksek genlik elde edilen frekans degerlerinde sisteme
titresim uygulandiginda proksimal femur bélgesinden alinacak maksimum genlik
degeri 0,7386 mm’dir. Bu frekans degeri ayrica sistemin dogal frekansidir. Bu
frekanslarda ayrica faz agisinin degismektedir. Maksimum genligin olustugu frekans
degeri 275 Hz olarak alinmis ve diger frekans degerleri sirasi ile 400, 795 ve 925 Hz
olarak kaydedilmistir.
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Sekil 5.5. Stabil durumda femur-stem modelinden alinan frekans cevaplar

Sekil 5.6’da femur-stem modelinin proksimal kontak bélgesinde gevseme oldugunda
sistemden alman frekans-genlik ve frekans-faz acgisi grafikleri gosterilmistir. Bu
grafiklerden alinan ilk genlik degeri 0,38621 mm’dir ve 270 Hz frekansa denk
gelmistir. Bunu takip eden frekans degerleri sirasi ile 395, 785 ve 910 Hz olarak
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hesaplanmistir. Bir dnceki stabil duruma gore elde edilen maksimum genlik degeri

azalmistir.
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Sekil 5.6. Proksimal kontak bolgesinde gevseme olustugu durumda femur-stem
modelinden alinan frekans cevaplari

Sekil 5.7°de femur-stem modelinin distal kontak bdlgesinde gevseme oldugunda
sistemden alinan frekans-genlik ve frekans-faz agisi grafikleri gosterilmistir. Bu
grafiklerden alinan ilk genlik degeri 0,3398 mm’dir ve 255 Hz frekansa denk gelmistir.
Bunu takip eden frekans degerleri sirasi ile 380, 780 ve 875 Hz olarak hesaplanmustir.
Maksimum genlik degeri 0,5834 mm olarak 380 Hz frekansta olugmustur. Stabil
duruma gore elde edilen maksimum genlik degeri azalmistir. Frekans degerleri de ayni
sekilde azalma gostermistir. Ornegin; stabil durumda 925 Hz frekansta olusan
maksimum genlik, proksimalde gevsemede 910 Hz ve distal gevseme durumunda 875
Hz’e diismistiir. Bu sonug gevseme derecesi arttikca elde edilen dogal frekans

degerlerinin azaldigini géstermektedir.

Sekil 5.8’de femur-stem modelinin proksimal ve orta kontak bolgelerinde gevseme
oldugunda sistemden alinan frekans-genlik ve frekans-faz acisi grafikleri
gosterilmistir. Bu grafiklerden alinan ilk genlik degeri 1,13 mm’dir ve 260 Hz frekansa
denk gelmistir. Bunu takip eden frekans degerleri sirasi ile 380 ve 670 Hz olarak
hesaplanmistir. Stabil duruma gore elde edilen maksimum genlik degerinde artis
oldugu anlasilmistir. Bu durumda sistemde gevseme ¢ok fazla olusursa femur hareket
miktar1 artmakta ve proksimal femurdan alinan deformasyon genlik degerini de
etkilemektedir.
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Sekil 5.7. Distal kontak bdlgesinde gevseme olustugu durumda femur-stem
modelinden alinan frekans cevaplari
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Sekil 5.8. Proksimal ve orta kontak bolgelerinde gevseme olustugu durumda femur-
stem modelinden alinan frekans cevaplari

Sekil 5.9°da farkli femur-stem stabilite durumlarina gore sistemde olusan total
deformasyon sekilleri ve dagilimlar1 gosterilmistir. Stabil femurda maksimum 6,31
mm deformasyon olusmustur. Proksimal kontak bolgesi gevsek femurda 3 mm, distal
gevsek femurda 2,68 mm ve proksimal ve orta kontak bolgesi gevsek femurda ise 3,71
mm deformasyon olusmustur. Bu deformasyon degerleri uygulanan biitiin frekans
degerlerinde olusan maksimum degerlerdir. Distal kontak bolgesi gevsek modelde ise
en diisiik deformasyon olugmustur. Ciinkii, distal femur bolgesinden uygulanan
tekrarli kuvvet ile stabil sistemde herhangi bir bosluk olmadigindan bu kuvvet sebebi
ile fazla deformasyon olusmaktadir. Gevseme durumunda ise tekrarli kuvvet yiiksek
frekans ile hareket ettiginden tam deforme olmadan tekrar eski haline dénmeye
zorlanir. Bu sebeple yiiksek deformasyon degeri hesaplanmaz. En iyi bu durumu Sekil

5.9d ile anlasilmaktadir. Deforme olmadan onceki sekil ile deforma olduktan sonraki
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sekil karsilastirildiginda proksimal ve orta kontak bolgelerinde herhangi bir kontak
tanimlanmadigindan o bolgelerde stem femur i¢ine gegerek deforme olmaktadir. Bu

sebeple genlik degeri stabil duruma gore daha da azalmaktadir.

d

Sekil 5.9. Stabil (a), proksimal gevsek (b), distal gevsek (c) ve proksimal ve orta
gevsek (d) femur-stem modellerinde elde edilen deformasyon degerleri ve dagilimlar

Bu boliimdeki ¢alisma ile elde edilen sonugclar;

- Stabil durumda trokanter bolgesinden alinan genlik degeri diger gevseme
durumlarina gore yiiksektir.

- Maksimum genligin elde edildigi frekanslar, stabil ve proksimal gevsemis femur
stem modelinde 275 Hz, distal gevsek durumda 255 Hz ve son durumda ise 670 Hz’dir.
- Total deformasyon degerlerinde maksimum genligin elde edildigi frekansta stabil
durumdaki sistemde daha fazla deformasyon gerceklesmistir.

- Bu calisma ile stabil stemde gevseme durumuna gore daha yiiksek genlik elde
edildigi goriilmiistiir. Ayrica, stabil sistemde ilk maksimum genligin olustugu frekans
degeri, diger durumlara gore daha yiiksektir.

- Kontak yiizeylerindeki gevseme boélgelerine gore sistemin davranisi ve olusan
genlik ve deformasyon sekilleri degismektedir. Elde edilen degerlere gore proksimalde
gevseme olusumu distalde olusmaya gore daha yiiksek deformasyona sebep
olmaktadir. Bu durum ameliyat sonras1 takipte elde edilen genlik degerleri ile gevseme

bolgesi tahmini yapilabilmeyi saglar.

Bu sonuglar deneysel ¢alisma igin 6n ¢aligmadir. Bu ¢alisma ayni zamanda deneysel

olarak bir sonraki boliimde yapilmustir.
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6. TOTAL KALCA PROTEZI ASEPTIK GEVSEME DERECESININ
TITRESIM YONTEMI ILE TESPIiTI

Ameliyat sonrasi protez stabilitesinin belirlenmesi, protez gevsemesi sebebi ile
olusacak sorunlarin 6niine gegebilmek i¢in elzemdir. Protezin tamamen gevseyerek
yerinden ¢ikmasi, kemige bliyiik zararlar vermesi revize ameliyatlarini zorlastirmakta
ve hasta yasam kalitesini diisiirmektedir. Tezin bu bdliimiinde ameliyat sonrasi kalca

protezi gevseme derecesini belirlemeye yonelik deneysel calisma yapilmaistir.
6.1. Deneysel Calisma ve Deney Diizeneklerinin Kurulmasi

Kalga protezi femur bileseninin gevseme durumunu belirlemek igin, bir Onceki
boliimlerde belirtildigi lizere gevseme tespitinde basar1 orani yiiksek olarak belirtilen

titresim yontemi kullanilmastir.

Gevseme derecesini belirlemek i¢in genel akis semas1 Sekil 6.1°de verilen titresim ve
yorulma deney diizenegi olmak tizere iki farkli deney diizenegi kurularak yapilmistir.
Titresim deney diizeginde femur distal bolgesinden (diz eklemi bolgesi) belirli frekans
(100 Hz ile 1000 Hz aras1) ve genlikte minyatiir sarsici ile titresim olusturulmus, femur
ve pelvis modellerinin belirli noktalarindan ivmedlger vasitasi ile veriler alinmistir.
Yorulma deney diizeneginde femur-protez sistemi iiniversal test cihazi ile diisiik
frekansh ¢evrimsel yiiklemeye (100 N ile 1699 N arasinda 1 Hz frekansta) maruz
birakilmigtir. Belirli bir ¢evrim sayisindan sonra femur-stem ¢ifti titresim deney
diizeneyine tekrar yerlestirilmis ve tekrar titresim verileri alinmistir. Veri toplamak
icin DEWE43 marka veri toplayict cihaz kullanilmistir. Her 5000 yiik ¢evrimi
sonrasinda titresim verileri alinmig ve protezin tamamen yerinden gevseyerek

¢ikmasina kadar bu siire¢ devam ettirilmistir.
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‘ DENEY AKIS SEMASI ‘

‘ Femur modellerinde ameliyat yapilmasi ve femur-stem modellerinin olusturulmasi

~

‘ Tiresim ve Yorulma Deney diizeneklerinin kurulmasi ‘

-~

Titresim deney diizeneginde distal femurdan 100 Hz ile 1000 Hz
arasinda her bir 50 Hz’de sisteme verilen frekans ve genlik
degerlerinin belirlenmesi

-~

Femur-stem modellerinde distal femurdan titresimin

olusturulup, femur trokanter, protez, asetabulum ve
pelvis tizerinden titregim verilerinin elde edilmesi

Yorulma testinin yapilmasi
(5000 gevrim, 1699 N)

Titresim
verilerine HAYIR
bakilarak

gevseme tespit
edildi mi?

lEVET

Stem
femurdan
ayrilabiliyor
mu?

lEVET

‘ Deneyi sonlandir ‘

HAYIR

Sekil 6.1. Deneylerin genel akis semast

Deney diizenekleri kurulmadan once femur (sawbone 4. nesil) ve pelvis modelleri
(Anatomitiirk), ¢cimentosuz tip total kalga protezi (Echelon stem, stem boyutu 10 mm,
cup capt 50 mm) ile ameliyat prosediirlerine uygun olarak siki ge¢cme yontemi ile
birlestirilmistir (Sekil 6.2). Deney diizenekleri kurulumunda veri toplama cihazi
(DEWE43, Dewesoft, Kumberg, Avusturya), hassasiyeti 100 mV/g olan ii¢ eksen
ivmeolcer (Measurement Specialties, Marmatek, Tiirkiye), minyatiir sarsict (The

modal shop, Cincinnati, OH, ABD) ve {iniversal test cihazi kullanilmistir.
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Total Kalca Protezi
Asetabulum Bileseni

Sekil 6.2. Total kalga protezi ile femur ve pelvis
modellerinin birlestirilmesi

6.1.1. Titresim deney diizeneginin kurulumu

Sekil 6.3’de titresim deney diizeneginin genel goriiniisii verilmistir. Ameliyatli femur
ve pelvis modelleri sigma profil iizerine yatay konumda olacak sekilde
yerlestirilmistir. Pelvis modeli ile sigma profil arasinda kaucguk soniimleyici
kullanilmistir. Femur ve pelvis modellerini birbirine baglamak icin 4 adet gergi yayi
kullamlmustir. Tki adet yay gluteus medius kasimni (Sekil 6.3’ de femur ve pelvisi iistten
baglayan yaylar, yay katsayisi: 4,17 N/mm), iki adet yay da adductors magnus and
longus kasini (Sekil 6.3’de femurun altinda kalan yaylar, yay katsayisi: 2,26 N/mm)

simiile etmektedir. Yaylar1 kemiklere kolay baglamak i¢in ipler kullanilmistir.
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Femur modeli ameliyati yapildiktan sonra ilk olarak titresim deney diizenegine
yerlestirilmistir. Minyatiir sarsici vasitasi ile distal femur bolgesinden 100 Hz ile 1000
Hz arasinda 50 Hz araliklarla titresim olusturulmustur. Titresim verileri Sekil 6.3’de
gosterildigi gibi distal femur bolgesinden (1), biiyiik trokanteden (2), stem boyun
bolgesinden (3), asetabuluma yakin bolgeden (4) ve pelvis tizerinden (5) ivmedlger
vasitast ile alinmistir. Veriler yaklasik 10 saniye siire ile toplanmistir. Istenmeyen
titresimleri filtrelemek i¢in 10 kHz al¢ak geciren (low-pass filter) ve 10 Hz yiiksek
geciren (high-pass filter) filtre kullanilmistir. Ayrica sebeke frekansini filtrelemek i¢in
50 Hz blok filtre kullanilmistir. Pargalar arasi titresimleri soniimlemek igin sistemi
olusturan parcalarin baglanti noktalarinda soniimleyici elemanlar kullanilmistir.
Verilerin degerlendirilmesi icin titresim verilerinin hizli fourier doniistimii (FFT)

yapilmistir.

N

Minyatiir Sarsici
3 Eksen
ivmedlger
Ameliyatli Femur Ameliyatli Pelvis  Dewe43 veri
Modeli

Modeli toplayici

i

Sekil 6.3. Titresim deney diizenegi genel gorlinligii. Titresim verilerinin alindigt
bolgeler: distal femur (1), biiyiik trokanter (2), protez boyun bolgesi (3), asetabulum
yakin bolge (4) ve pelvis iizeri (5)
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6.1.2. Deney diizeneginin matematik modeli

Sekil 6.4’te gosterilen logaritmik azalma grafigi ve bu grafige bagli denklemi
kullanilarak deney diizeneginde soniim orani hesaplanmistir. Deney diizeneginin
soniim oranini hesaplamak i¢in femur kemigine cekic vasitasi ile disaridan uyari

verilmistir. Bu uyarinin cevabi ivmedlger vasitasi ile Sekil 6.5°teki gibi alinmustir.

x(t) = A-e =" sin(ot + §)

Zaman (ms)

Sekil 6.4. Logaritmik azalma

Logaritmik azalma;

X(t) = A-e = "'sin(ot + ¢) (6.1)
_ ﬁ_ X1(t1)
d=In X, = In—xz(t2 ) (6.2)

denklemleri ile ifade edilir. Sekil 6.5’de elde edilen verilere bu denklemler
uygulanarak sistemin séniim orani bulunmustur. Sekil 6.5’deki 9 adet tam g¢evrim
sayllmis ve bu c¢evrimlerin genliklerine gore logaritmik azalma hesaplanmigtir.

Buradan;
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Xo= Baglangis yer degistirme

Xn = n. salinim sonundaki titresim genligi
0= Logaritmik azalma

olarak tanimlanirsa;

21 =0

£=0,039

(6.3)

(6.4)

bulunmustur. Sekil 6.5’deki cevabin frekans domainine aktarilmasi ile sistemin dogal

frekanslart;

o, =10,38Hz; ®,=1056Hz; ,=10431;

w, =1377,6; ©, =2068,5

olarak bulunmustur. Sistem siirekli oldugu i¢in sonsuz sayida dogal frekans1 vardir.
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Sekil 6.5. Titresim deney diizenegine verilen uyartya karsilik alinan cevap ve FFT
grafigi

Sekil 6.3’deki deney diizeneginin basitlestirilmis genel goriiniisii Sekil 6.6°da
gosterilmistir. Femur modelinin A ve B noktalarinda séniimleme ve yay elemanlari
bulunmaktadir. Femur modeli iist ve alt taraftaki yaylar vasitasi ile sabit tutulmaktadir.
C noktasindan verilen uyari ile femur ve pelvis modelleri zamana bagh x1 ve Xz
hareketleri yapmaktadir. Yaylar D ve E noktalarin femura sabitlenmistir. Femur
kemiginin boyu L ise, femura verilen uyari ile A noktasinda 0 kadar agisal hareket

yapan femur modelinde, 6 degeri ¢ok kii¢iik oldugu i¢in;
x(t)=0(t)-L (6.5)

esitligi kullanilabilir. Sekil 6.6’daki goriiniisiin titresim modelini Sekil 6.7a’daki gibi
cizilebilir. Bu modelin eslenigi ise Sekil 6.7b’de verilmistir. Matematik modeli bu

sekile gore cikarilmistir. Model iki serbestlik dereceli sistem olarak kabul edilmistir.
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Sekil 6.6. Deney diizeneginin basitlestirilmis genel goriiniisii

F(t ] my Tx®  Fo ! mys
kleg ks C1 k2e$
= _ ki g Ci d
mp T X2(t) mp
ka =) k> EH C2
a

T Xi(t)

T Xa(t)

Sekil 6.7. Deney diizenegi modeli ve eslenigi

m¢ : femur kemigi kiitlesi

mp: pelvis kemiginin kiitlesi

Kies: femur kemiginin alt kisminda kalan yaylarin katsay1 eslenigi
K2es: Femur kemiginin iistiinde kalan yaylarin katsay1 eslenigi

C1,2 : sOniim katsayilari

2
Koy = Kyjyay COS” 0

altyay
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k2e$ = kustyay ) COSZ B (67)
Ky =Ky, + Ky +Ky (6.8)
k, =k, (6.9)

olmak {izere modelin denklemleri yazilmistir. Modelin hareket denklemlerini elde

etmek i¢in Newton-11 yasasi uygulanarak asagidaki baglantilar elde edilmistir.

D F=m-X

m; - X, +C; - X, + K, - X, —¢, - X, =KX, =F(t) (6.10)

m,-X, +(c, +¢,)- X, +(K, +K,)- X, —¢, - X, =KX, =0 (6.11)

Denklemler matris formatinda yazilirsa;

5ol el G e
p 2 1 1 2 2 1 1 2 2

olur. Bu modelin genel denklemi su sekilde yazilabilir.

[MI{x} +[Cl{xj +[K]{x} ={F) (6.13)

X2(t) denklemi igin;

%, (t) = X, -cos(wt + ¢) (6.14)
X, (t) =—X, - ®-sin(ot + ¢) (6.14)
%, (1) =—- X, - - cos(wt + ¢) (6.15)

olur. Yine x2(t) denklemi igin de;

%, (1) ==X, - - cos(wt + ¢) (6.16)
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X, (t) =—X, - o-sin(ot + ¢) (6.17)
%,(t) ==X, - @ -cos(ot + ¢) (6.18)
olur. Denklem 6.12’de yerine yazilirsa;
m 0 |[X — X k —k X F(t
1T m el el R e
0 m, X, —C, C,+¢C, [ X, -k, k,+k, || X, 0

haline gelir. F(t) =F,sin ot ise;

—o’m; +ioc, +K, —ioc, —k; X | R (6.20)
—ioc, -k, —o’m, +io(c, +¢,)+(k, +k,) [ |X,] |0 '

olur. Buradan X ve Xz genlikleri bulunur ve buradan hareket denklemleri elde edilir.

Cramer yontemi uygulanirsa;

5 —ioc, —k;
0 —o’m_ +in(c,+c,)+(k +k
Xlz g . . p .(1 2) (1 2) . , (6.21)
(—o'm; +iwc, +k,) - (—o'm  +in(c, +¢,) + (K, +K,)) - (-ioc, —k;)
—-o’m; +ioc, +k, F,
—loc, — K 0
X, =—5—— - e B : . (6.22)
(-o'm; +iwc, +k;)-(—o"m, +io(c, +¢,) +(k, +k,)) - (-loc, —k;)
denklemlerinden genlikler hesaplanabilir. Buradaki denklemlerden;
G+iH (6.23)
K+iL (6.24)
Formunda elde edilen genlik degerleri kompleks degiskenler teorisinden;
X, =R (G+iH) =X (cos, +isino,) (6.25)
X, =R (L+Ki)=X,(cose, +ising,) (6.26)
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yazilabilir. Burada;

. H
@, =tan 15 (6.27)

L
=tant—= 6.28
0, K ( )

dir. Kuvvet fonksiyonu;

F=F, cosot (6.29)
Ise;

X, =X, (cos ot +¢,) (6.30)
X, =X, (cosot + ¢,) (6.31)

olarak hesaplanir. Sistemin dogal frekanslarini bulmak i¢in denklem dis kuvvetler ve

damper tesirinden arindirilir ve asagidaki denklem elde edilir.

[MJ{x}+[K]{x}=0 (6.32)
Buradan,
det[[K]-’[M]]=0 (6.33)

hesaplanir ve karekokleri alir. Denklem kokleri A=m? basitlestirmesi yapilarak;

kK, ke
. Mo (6.34)
ke kit

m m

olur. Determinant hesaplanirsa denklem;
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22 _Mmpk1+mfk1+mfk2 N k, -k,

=0 (6.35)

me-m, m,-m,

haline gelir. Agisal dogal frekanslara karsilik gelen mod sekilleri i¢cin Denklem

6.32’den su sekilde yazilabilir;
(—o’m; +k, )X, —k X, =0 (6.36)
-k, X, + (—mzmp +(k, +k,)X, =0 (6.37)

® genlik orani ise;

X, =1

®f:2i_¢ ={%} (6.38)
x, b,

X, (t) = X e* (6.39)

X, (t) = X, (6.40)

S=-p+iQ (6.41)

hesaplanabilir. Burada p: pozitif say1; s: kompleks koklerdir.

Denklem 6.36 ve 6.37°de her dogal frekans igin tek bir denklem kullanilarak X1/X2

genlik oranlar1 hesaplanir.

) —{1} (6.42)
tl o, '
) —{1} (6.43)
219, '

olarak bulunur. Deney modelini olusturan kiitlelerin serbest titresim altindaki

hareketleri,
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X(t)=> @,(A;sinot+B cosat) i=12 (6.44)
i=1

denklemi ile elde edilebilir. Soniim oranini hesaplamak igin;

det[ [C]-2w,E[M]]=0 (6.45)
kullanilirsa;
& &8
m m
2-E-0 =| ' (6.46)
LG GG,
mp mp

olur. Buradan determinant agilirsa soniim orani hesaplanabilir.
6.1.3.  Yorulma deney diizeneginin kurulumu

Cevrimsel olarak uygulanacak yiikiin maksimum degerini belirlemek i¢in 700 N
agirhiga sahip insan referans alinmistir. Normal yiirliyiis siirecinde femur basina gelen
yik literatiirde belirtildigi gibi hesaplanmistir [132]. Hesaplanan bu yiik yiiriime
esnasinda direk femur mekanik ekseninden ge¢cmedigi i¢in, ylikiin mekanik eksen ile
yaptigi agilar Denklem 6.47 - 6.54 arasindaki hesaplanan agilara gore belirlenmistir.
Belirlenen agilara gore femur ayarlanabilir mengene vasitasi ile test cihazina
yerlestirilmistir. Femur basina etkiyen kuvveti F kabul edilirse, Sekil 6.8’de bu
kuvvetin bilesenleri gosterilmistir. Burada hesaplanan maksimum kuvvet ¢evrimsel

yiiklemede maksimum kuvvet olarak alinmistir.

99



Sekil 6.8. Femur basina
etkiyen kuvvet ve bilesenleri

Literatiirde yapilan ¢alismalardan alinan degerler Sekil 6.8’de gosterilen kuvvetlere

gore vektore dontistiiriilerek Denklem 6.47 - 6.54 arasinda;

F=Fi+F,j+FKk (6.47)
F=F-cos0,i+F-cos@,j+F-cos6,k (6.48)
cos0, = LN 0, = cos‘l(i (6.49)
2 2
F =
cos0, =2 =0, =cos (= 6.50
F F
c0s0, =2 =0, =cos (= 6.51
TR s
Fy=Fi+F]=F,=F, (6.52)
I#:xy -1 r:xy
cos6,, =—45=0,, =cos ) (6.53)
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Y 0 =cos? B, 6.54
[ ny—COS (F_) ( )

Xy

Ccos exyy =

xy
formiilleri kullanilarak vektorler arasi agilar bulunmustur.

Yorulma denegi diizenegi diisiik frekansli gevrimsel yiikleme yapabilen tiniversal test
cihazina (Kocaeli Universitesi, Teknoloji Fakiiltesi, Biyomekanik Laboratuvar) Sekil
6.9 ve 6.10’da goriildiigii gibi yerlestirilmistir. Kalga protezi basi cihazin yiik
hiicresinin bulundugu hareketli tarafa gelecek sekilde konumlandirilmistir. Femurun
distali ayarlanabilir mengene ile hesaplanan ag¢1 degerlerine gore sabitlenmistir.
Femur-stem c¢iftine Sekil 6.11°de verilen degerlere gore 100 N ile 1669 N arasinda 1

Hz frekans degerinde ¢evrimsel yiik uygulanmstir.
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Sekil 6.9. Yorulma deney diizenegi genel goriiniisii
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Sekil 6.10. Yorulma deney diizeneginin iistten gorliniisli
(Sekil 6.9’da A bolgesi)
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Zaman (S)

Kuvvet (N

Sekil 6.11. Yorulma deneyinde uygulanan ¢evrimsel kuvvet grafigi
6.2. Deneysel Calisma Sonuclari

Ameliyat teknigi ile kesilerek femur modeli olusturulduktan sonra, titresim deney
diizenegi ile belirlenen noktalardaki veriler alinmistir. 100 Hz ile 1000 Hz arasindaki

50 Hz araliklarla alinan bu veriler stabil yerlestirilen modelin verileri oldugu igin
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referans veriler olarak kullanilmistir. Stabil sistemde, sisteme verilen frekans ile alinan
frekans arasinda frekans domaininda temel frekans haricinde harmonik frekans
gozlemlenmemistir. Ancak gevseme olusan sistemde temel frekans haricinde
harmonik frekanslar ortaya ¢ikmistir (Sekil 6.12). Ayrica, stabil sistemlerde sisteme
ayn1 Ozelliklerde verilen titresimin genligi, stabil olmayan sisteme gore daha yiiksektir.
Bu 6zelliklere gore femur-stem modellerinin gevseme derecesini degerlendirmek i¢in
3 farkl 6zellik dikkate alinmistir. Bu 6zellikler; Harmonik oran (HO), Temel Frekans
Genligindeki Degisim Oran1 (TFGDO) ve olusan Harmonik Genlik Sayisidir (HGS).
HO, en yiiksek harmonik frekans genlik degerinin (HFG) Temel Frekans Genlik
degerine (TFG) olan oramidir. TFGDO, sistemin stabil halde iken alinan verideki
Temel Frekans Genlik degeri (TFGstabil) ile gevseme olustuktan sonra sistemden alinan
verilerdeki Temel Frekans Genlik degeri (TFGgevsek) arasindaki farkin TFGstabil
degerine oranidir. HGS ise temel frekans disinda tespit edilen harmonik frekanslarin

sayisidir. Bu tanmimlamar Denklem 6.55 ve 6.56’da gorildiigii gibi formiilize

edilmistir.
Ho=HFS (6.55)
TFG
TFG g1~ TFG oy ) ¥ 100
TFGDO(%):( “ab"TFG ) (6.56)

stabil
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Sekil 6.12. Stabil ile stabil olmayan sistemden alinan verilerin frekans domainindeki
goriinimi

Bu degerlendirme yontemlerine goére 100, 150, 200, 250, 300, 350, 400, 450, 500, 550,
600, 650, 700, 750, 800, 850, 900 ve 950 Hz frekanslarda degerlendirmeler yapilmistir.
Ornek olarak 200 Hz frekansta minyatiir sarsic1 ile sisteme verilen titresim grafigi
Sekil 6.13’de gosterilmistir. Sekil 6.14°de ise femur trokanter bolgesinden ivmeodlger
vasitasi ile alinan verilerin grafikleri verilmistir. Bu degerlere gore stabil sistemde
sisteme verilen ve alinan titresim verilerin arasinda temel frekans genligi haricinde
harmonik genlik olusmamistir. Ayrica, femur distalinden titresim verildigi i¢in
distalden alian titresimin genligi daha yiiksektir. 100 Hz ile 1000 Hz arasinda
sistemden alian verilerin temel frekans genlik degerleri Tablo 6.1°de verilmistir.
Femur trokanterden alinan verilerin genlik degerleri diger bolgelerden alinan verilerin
genlik degerlerine gore daha yiiksektir. Asetabulum bdlgesinden ve pelvisten alinan
titresimin genlikleri ¢ok diisiiktiir. Protez boynu iizerinden Olciilen genlik degerleri,
femur trokanter bogesinden Olciilen genlik degerlerine gore disiiktiir. Verilerilerin
alinma bolgeleri distal femurdan uzaklastik¢a elde edilen genlik degerligi
azalmaktadir. Bu sebeple en ideal veri alma bolgesi femur trokanter bolgesidir. Ayrica,
sisteme verilen frekans degeri arttikca olusturulan ve alinan titresimin genlik degerleri
diismektedir. Trokanter bdlgesinden alinan verilere goére 100-200 Hz aras1 yiiksek
genlikli (102), 250-500 Hz aras1 orta genlikli (10°%) ve 550-950 Hz aras1 diisiik genlikli
(10%) frekans bolgelerine ayrilabilir.
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Sekil 6.13. Distal femurdan minyatiir sarsict vasitast ile olusturulan titresim
verilerinin zaman (alttaki) ve frekans domainindeki (iistteki) grafikleri

AT AL
A

Sekil 6.14. Femur trokanter bolgesinden 200 Hz frekansta alinan titresim verilerinin
zaman (alttaki) ve frekans (iistteki) domainindeki grafikleri
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Tablo 6.1.Sisteme verilen titresimin frekans degerine gore belirlenen
bolgelerden alinan titresim verilerinin maksimum genlik degerleri

(10™3) Fremur Protez boynundan Asetabulum Pelvis iizerinden
Hz trokanterden bolgesinden

100 63,3 45,3 1,2 0,8
150 21,2 13,5 0,752 0,524
200 11,2 8,08 0,502 0,254
250 7,35 53 0,09 0,075
300 4,2 3,5 0,125 0,101
350 8,06 6,08 0,0851 0,0758
400 3,96 3,23 0,0794 0,0658
450 3,61 2,94 0,0688 0,055
500 1,52 1,23 0,065 0,0451
550 0,904 0,891 0,0551 0,0325
600 0,652 0,514 0,01 0,009
650 0,271 0,1120 0,002 0,0045
700 0,187 0,099 0,00158 0,0009
750 0,201 0,0839 0,00098 0,00075
800 0,153 0,0795 0,0015 0,0009
850 0,11 0,072 0,00072 0,00045
900 0,111 0,059 0,00041 0,00012
950 0,0818 0,045 0,0002 0,00009

Onceki boliimde Sekil 6.1°de verilen deneylerin akis semasina gore, ilk olarak titresim
deney diizeneginden belirlenen veriler alindiktan sonra sistem yorulma deney
diizenegine yerlestirilmistir. Universal test cihazinda 1669 N tepki kuvveti olusturan
deplasman degeri 2,8 mm olarak belirlenmistir. Yorulma siiresince uygulanan
cevrimsel kuvvetin maksimum degerinde azalma tespit edildiginde yorulma deneyi
durdurulmustur. Ciinkii cihaz 0 ile 2,8 mm deplasman arasinda ¢evrimsel yiikleme
yapmaktadir. Maksimum tepki kuvvetindeki azalma sistemde bir degisiklik olmasinin
gostergesidir. Cihaza yerlestirilen kemik modeli yerinden oynamadi ise protez ile
kemik arasinda bir degisiklik oldugunun gostergesidir. Buradan yola ¢ikarak yorulma
deneyi ilk asamasi kuvvetteki azalma dikkate alinarak sonlandirilmigtir. Bu azalma

yaklagik 114.956 ¢evrim sonrasinda goriilmiistiir. Daha sonra sistem titresim deney
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diizenegine baglandiktan sonra titresim verileri tekrar alinmistir. Veriler alindiktan
sonra yorulma deney diizeneginde her 5.000 ¢evrimde titresim deneyi uygulanmustir.
Saglikli bir insan giinde ortalama 10.000 adim atmaktadir [149]. Buna gore bir bacak
yaklaslik 5.000 kez yiike maruz kalir. Bu sebeple 5.000 ¢evrimde bir titresim deneyi
uygulanmistir. Yaklagik 115.000 ¢evrim sonunda yapilan yorulma deneyine birinci
yorulma deneyi (1. YD), 120.000 ¢evrim sonundakine ikinci yorulma deneyi (2.YD),
125.000 ¢evrim sonundakine iigiincii yorulma deneyi (3. YD) olarak adlandirilmistir.
Yaklagik 125.000 ¢evrim sonunda kalca protezi femurdan tamamen ayrilabilir duruma

gelmis ve testler sonlandirilmustir.

Sekil 6.15’de stabil ve yorulma deneyleri sonrasi alinan titresim verilerindeki frekans-
genlik degisimi grafigi gosterilmistir. Frekans arttikca genlik degerleri giderek
azalmaktadir. Fakat 250-300-350 Hz frekans bandinda genlik degerlerinde bir 6nceki
frekans degerine gore artis gozlemlenmistir. Bu artisin sebebi sistemin dogal
frekansina yakin frekans oldugu icindir. Ciinkii dogal frekans degerinde sistem
zorlandiginda genlik degeri giderek artar. Stabil sistemde dogal frekans bolgesi daha
¢ok 350 Hz bandinda iken, 1., 2. ve 3. YD sonucunda bu frekans bandi1 250 Hz frekansa
dogru kaymaktadir. Yani stabilite diistiikge sistemin dogal frekansi azalmaktadir. Bu
frekans degerleri disindaki frekanslarda sistem stabilitesi yiiksek iken elde edilen
genlik de yiiksektir. Sistem stabilitesi diistiikce elde edilen temel frekans degeri

azalmaktadir.

Sekil 6.16’da 1.YD sonunda 200 Hz frekansta elde edilen titresim degerleri verilmistir.
Frekans domainindeki grafikte bir adet harmonik frekans olugsmustur. Ayrica, stabil
halde elde edilen temel frekans genligine gore temel frekans genlik degerinde yaklagik
%?2’e varan bir azalma oldugu belirlenmistir. Bu degerlerden sistemin lineerliginin

bozulmaya bagladig1 soylenebilir.
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Sekil 6.15. Stabil durumda ve yorulma deneyleri sonrasi femur trokanter bolgesinden alinan titresim verilerinin frekans genlik degisim grafigi
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Sekil 6.16. Birinci YD sonunda femur trokanter bolgesinden 200 Hz frekansta alinan
titresim verilerinin zaman (alttaki) ve frekans domainindeki (listteki) grafikleri

Sekil 6.17°de 2. YD sonras1 200 Hz frekansta titresim deneyi ile elde edilen grafikler
verilmigstir. Yine bu grafiklerden iki adet harmonik frekans sayisi ortaya ciktigi
goriilmustiir. Temel frekans genliginde stabil durumdakine gore yaklagik %10 azalma
oldugu belirlenmistir. Ayrica, harmonik frekans genliginde 1.YD’ne gore artis oldugu

tespit edilmistir. Bu sonuglardan sistemin stabilitesi daha fazla bozuldugu sdylenebilir.

Sekil 6.18’de 3. YD sonrasinda 200 Hz frekansda elde edilen titresim grafikleri
gosterilmistir. 3. YD sonrasinda protez ¢ok fazla gevsemis ve yerinden ¢ikabilecek
hale gelmistir. Bu halde yapilan titresim deneyinde 3 farkli harmonik frekans elde
edilmistir. Ayrica birinci ve ikinci harmonik frekans degerlerinde bir 6nceki YD gore
artis oldugu goriilmiistiir. Temel frekans genliginde stabil duruma gore yaklagik %17

azalma hesaplanmustir.

Bu hesaplamalara ve elde edilen degerlere goére yapi biitiinligli bozulduk¢a temel
frekans genliginde azalma, harmonik frekans genliklerinde ve sayilarinda artis oldugu
belirlenmigtir. Bu sekilde dnceden belirlenen frekanslarda her yorulma deneyi sonrasi
alman grafikler ve degerler kaydedilmis ve degerlendirilmek {izere tablo haline

getirilmistir.
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Sekil 6.17. Ikinci YD sonunda femur trokanter blgesinden 200 Hz frekansta alinan
titresim verilerinin zaman (alttaki) ve frekans domainindeki (tistteki) grafikleri
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Sekil 6.18. Ugiincii YD sonunda femur trokanter bolgesinden 200 Hz frekansta alinan
titresim verilerinin zaman (alttaki) ve frekans domainindeki (iistteki) grafikleri

Olusturulan tablolardan degerlendirme kriterlerinde bahsedilen HO, TFGDO ve HGS
degerleri hesaplanmis ve Tablo 6.2’de verilmistir. Bu degerlere ek olarak genel
degerlendirme yapabilmek i¢in puan hesaplamasi yapilmistir. Puan hesaplamasi

yapilirken belirlenen bu degerlerin stabilite ile ters ve dogru orantili olma durumlarina
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bakilmistir. Buna gére HO degeri arttikga sistemin stabilitesi diismektedir. Diger
yandan TFGDO arttik¢a stabil olmayan sistemin stabilitesi daha da azalacagindan, bu
deger arttik¢a stabilite azalir. Son olarak HGS degeri arttik¢a yine stabilite azalacaktir.
Bu degiskenlerin hepsi stabilite ile ters orantilidir. Bu degiskenlerin agirliklar1 da
dikkate alinmasi1 gerekmektedir. Soyle ki; HGS degiskenin gevseme tespitinde agirlig
daha fazla oldugundan bu degiskenin %40°1 alinmistir. Diger iki degiskenin agirliklar
esit alinmig ve bu degiskenlerin %30’u alinarak {li¢ degiskenden elde edilen degerler
toplanmistir. Elde edilen puan degerleri daha da anlasilir ve karsilastirilabilir olmasi
igin puan degerinin 10 kat1 alinmigtir. Sistemin dogal frekansina yakin degerlerde
sisteme titresim verildiginde bir 6nceki temel frekans genliginden daha yiiksek frekans
elde edileceginden puanlarda negatif degerler hesaplanmistir. Bu sebeple elde edilen

puan degerinin mutlak degeri alinmis olup, Denklem 6.57°de ifade edildigi gibi;

Puan =10- TFGD —|+|HO- —|+|HGS- — (6.57)
100 100

seklinde hesaplanir.

Sisteme verilecek frekans degerleri kendi icerisinde degerledirilecek olursa sistemin
gevsekligi arttikga puan degerinin de arttig1 goriilmektedir. Mesela, 100 Hz frekansda
1. YD ile 38 puan hesaplanirken, 2. YD’nde 71 ve son olarak 3. YD ile 115 puan
hesaplanmistir. Bu degerler Sekil 6.19’da grafik seklinde verilmistir. Hesaplanan
puanlar incelendiginde sistemin dogal frekansina yakin frekans degerlerinde (300 Hz)
puanlar arasindaki fark c¢ok fazladir. Dogal frekans degerini takip eden frekans
degerlerinde ise bu fark ¢ok azalmaktadir. Bu da puan hesaplamasi i¢in kullanilan
formiillerden kaynaklanmaktadir. Genel olarak puanlama degerlerinde sistem
stabilitesi azaldik¢a elde edilen puan degerleri artmaktadir. Buna gore, sistemin
stabilite durumu puanlama yontemi ile tahmin edilebilecegi gortilmiistiir. Bu yontem
ile, ameliyat sonrasi hasta takibinde puanlar 6l¢iilerek doktora stem durumu hakkinda

bilgi verilebilecektir.

112



——1.YD —8—-2.YD —4—3.YD

100 150 200 250 300 350 400 450 500 550 600 650 700 750 800 850 900 950
FREKANS (HZ)

Sekil 6.19. Deneyler ile elde edilen sonuglarin frekans puan degerleri
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4%

Tablo 6.2.Deney sonuglarina gore hesaplanan HO, TFGDO, HGS ve puan tablosu

1. YD (115.000 cevrimde)

2. YD (120.000 ¢evrimde)

3. YD (125.000 ¢evrimde)

Hz HO* TFGDO(%) HGS Puan HO* TFGDO(%) HGS Puan HO* TFGDO(%) HGS Puan
100 0,153 11,2 1 38 0,178 20,9 2 71 0,250 34,0 3 115
150 0,055 3,3 1 14 0,080 94 2 36 0,125 17,0 3 63
200 0,072 1,8 1 10 0,204 9,8 2 38 0,340 17,0 3 64
250 0,161 -0,4 2 7 0,186 -1,5 3 10 0,152 -10,2 4 14
300 0,189 -21,4 2 56 0,214 -64,3 3 180 0,255 -109,5 4 312
350 0,217 15,6 2 55 0,242 10,0 3 43 0,214 13,4 4 57
400 0,096 1,5 1 9 0,121 51 2 24 0,135 10,4 4 48
450 0,111 10,0 1 34 0,136 17,7 2 62 0,201 40,4 3 134
500 0,158 19,7 1 64 0,183 32,9 2 107 0,210 43,4 3 143
550 0,075 11,3 1 38 0,100 28,0 2 92 0,154 43,5 3 143
600 0,150 6,4 1 24 0,175 15,6 2 55 0,184 22,9 3 81
650 0,186 1,8 1 10 0,211 6,3 2 28 0,247 7,4 3 35
700 0,200 22,5 2 76 0,225 38,5 3 128 0,284 46,5 4 156
750 0,191 26,4 1 84 0,216 49,8 2 158 0,301 60,2 3 194
800 0,124 35,3 1 110 0,149 57,5 2 181 0,197 75,2 3 238
850 0,131 23,6 1 75 0,156 46,4 2 148 0,241 74,5 3 236
900 0,080 45,0 1 139 0,105 63,1 2 198 0,144 76,6 3 242
950 0,045 27,9 1 88 0,070 58,4 2 183 0,185 69,4 3 221




Literatiirde kalga protezi gevsemesini belirlemek igin farkli ¢aligmalar yapilmis [6, 75,
94], fakat sistemin stabilite derece iizerinde durulmamistir. Bu ¢alisma kapsaminda
kalga protezi gevseme derecesini sayisal deger verecek sekilde belirlenmesi tizerinde

calisiimustir.

Gevseme tayini i¢in bir ¢aligmada rezonans frekans analizi ile birlikte pik genliklerini
sayma yontemlerini kullanilmistir [94]. Bu yontem sistemin gevsek veya stabil oldugu
hakkinda bilgi verir, fakat ameliyat sonrasi gevseme takibi yapilamaz. Ciinkii,
rezonans frekans, sistemi olusturan pargalarin mekanik Ozelliklerine de baghdir.
Ameliyat sonras1 insan kemigi mekanik 6zellikleri degisebilir. ileriki donemde &lgiilen
rezonans frekansindaki degisim sistemin gevsemesinden mi yoksa kemik malzeme

ozelliklerinin degisiminden mi kaynaklandigi belirlenemez.

Bir diger calismada protez femura ¢akilirken ameliyat sirasinda olusabilecek kirilma
ve ¢atlamalar1 6nlemek i¢in protez stabilitesindeki degisimi incelenmistir [75]. Bunun
icin cevap fonksiyon analizi yontemi kullanilmistir. Bu yontem sisteme verilen belirli
bir degerdeki frekans ve genlige kars1 sistemin cevabidir. Bu sebeple sistemin cevabi
stabilitesi ile degiseceginden bu yontem ameliyat sonrasi takipte kullanilabilinecegi 6n

goriilmiis ve bu ¢alismada kullanilmistir.

Titresim yontemi bir ¢ok ¢alismada giivenilir ve minimal invazif oldugu
vurgulanmustir [6, 75, 82, 94]. Bu sebeple halihazirda kullanilan ve aseptik gevsemede
basarisi diisiik olan radyolojik gériintiileme yonteminin alternatifi olarak gelistirilebilir

bir yontemdir [6].

Bu ¢alisma ile gelistirilen puanlama yontemindeki puan degerleri 250 Hz ile 350 Hz
arasinda ve 700 Hz civarlarinda diger frekans degerlerine gore daha yiiksek puanlar
elde edilmistir. Niimerik ve deneysel ¢alismalarda [6, 94, 150] bu frekanslar rezonans
frekanslar1 olarak belirtilmistir. Ayrica bir dnceki boliimde yapilan ¢alismadan da bu
frekans degerlerine yakin frekanslar sistemin dogal frekansi olarak bulunmustur. Bu
sebeple bu frekanslarda sistemdeki puanlar yiiksek ¢ikmistir. Ayrica bu calismalarda
200 Hz frekansta stabil ile stabil olmayan sistemleri en iyi sekilde ayirt edildigi
vurgulanmistir. Bu projede de 200 Hz ve 250 Hz veri alma ve degerlendirme i¢in en
uygun frekanslar olarak ortaya ¢ikmistir. Fakat buna karsilik Qi niimerik ¢alisma
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sonucuna gore 2500 Hz ve ilizeri frekanslarda rezonans frekans yonteminde daha

hassas sonuglar verdigi belirtilmistir [147].

Bu c¢alismanin diger calismalardan farki, ¢evrimsel kuvvet uygulama deneyi de
yapilarak gercege daha uygun protez gevseme siireci simiile edilmesi ve bu siirecin
titresim yontemi ile takip edilmesidir. Kemik ile protez biitlinlesmesi
(osseointegrasyon) olugsmayan hastalarda zamanla hizli bir sekilde gevseme olusur. Bu
hastalarda gevseme baslangicindan sonra gevseme hizi daha da artar. Bu ¢alismada,
yaklasik 115.000 ¢evrim sonunda sistemin stabilitesinin bozulmaya baslandig1 tespit
edilmis ve bu slirecten sonra yaklasik 10.000 ilave ¢evrim sonrasi protez tamamen
gevsemistir. Bu sebeple gevseme baglangici tespit edilen hastalara hemen miidahale

edilmesi gerekir.

Bu c¢alismada asetabuluma yerlestirilen kalga protezinin asetabulum kismindaki
gevseme degerlendirilmemistir. Farkli bir ¢alisma ile bu degerlendirme yapilabilir.
Ayrica ortopedi alaninda gevseme sorunu yasanan diz protezi gibi diger protezlerdeki
gevseme incelenebilir. Elde edilen degerlendirme yontemine gore cihaz gelistirilmesi

yapilarak hasta iizerinden gercek denemelere gegilebilir.

Calisma sonucunda su sonuglar elde edilmistir;

- Titresim yontemi ile gevseme ve gevseme derecesi belirlenebilir. Bu da ameliyat
sonrasi stabilite azalmasina bagli olarak gelisen aseptik gevseme sorununun tespiti ve
takibi yapilabilir.

- Sonugclar1 degerlendirme yontemi olarak kullanilan HO yontemi gevseme tespitinde
onemli bir gosterge iken, gevseme derecesini ifade etmede yetersiz kalmaktadir.
Ciinkii, gevsemede olusan harmonik frekans sayis1 gevseme derecesi arttikga
artmaktadir. Aynt zamanda HO ilk harmonik frekans: dikkate aldigi icin diger
harmonikler goz ardi edilmektedir. Bu sebeple bu ¢alismada HO belirlenirken en
yiiksek harmonik genlik degeri alinmistir.

- TFGDO degiskeni icin deneyler cok titiz yapilmalidir. Bu degiskenin genel trendi
stabilite diistiikge bu degisim orani artar. Ozellikle yiiksek frekansta ve sistemin dogal

frekanslarina yakin olan frekanslarda bu degisken dikkatli incelenmelidir.
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- HGS degiskeni gevseme derecesini en iyi gosteren degiskendir. Belirlenen bu {i¢
degisken (HO, TFGDO ve HGS) ile en dogru gevseme tahmini yapilabilir.

- 100 Hz ile 200 Hz frekans araliginda sisteme verilen titresimin genligi diger
frekanslara gore yiiksek oldugu icin canli {izerinde bu frekanslarda titresim vermek
hastay1r rahatsiz edebilir. Bu sebeple bu frekanslarda genlik seviyesi diisiik
tutulmalidir.

- 250 Hz ve 500 Hz aras1 gevseme tespiti ve durumu hakkinda daha rahat
degerlendirme yapilabilir. Fakat sistemin rezonans frekansi ile sisteme verilen
frekansin ¢cakigsmasi farkli sorunlara yol agabilir.

- 550 Hz ve tUstlinde titresim genligi giderek diistiigii i¢in sistemde istenmeyen
titresimlerin etkisi daha da artmaktadir. Bu sebeple deneysel ¢aligmalarda bu frekans
degerlerinde filtreleme 1yi yapilmalidir.

- Protez gevsemesi en iyi femur trokanter ve protez iizerinden alinan veriler ile elde
edilmistir. Diger bolgelerde istenmeyen titresim olusumlari, sistemi olusturan diger
parcalarin (pelvis, protezin asetabulum pargasi) stabilitesi sonuglar1 etkilemektedir.
Ayrica, hastanin ameliyat sonrast takibi diisliniildiigiinde en iyi veri femur
trokanterden alinabilir. Diger bolgeler deneysel ¢alismalar i¢in uygundur.

- Bu calismada zamanla femur protez arasi osseointegrasyon olusmadigi
varsayllmistir. Bu sebeple femur-protez modeli 125.000 ¢evrim sonunda tamamen
gevsemistir. Bu ¢evrim sayisina normal bir insan yaklasik 21 glinde normal hizda
yiiriime ile ulagmaktadir. Buradan ameliyat sonrasi osseointegrasyon olusmazsa ¢ok
kisa siirede protez gevsemesi olusur sonucu ¢ikarilabilir.

- Sisteme titresim gercek insanin ameliyat sonrast diisiiniilerek distal femurdan
verilmistir. Bu titresimi proteze daha yakin bolgeden vererek yine ayni bolgeden
titresim alabilecek portatif bir cihaz gelistirilebilir. Bu cihaz sayesinde ameliyat
sonras1 gevseme tespiti ve tayini yapilabilir. Erken gevseme tespiti ile tekrar ameliyata
gerek kalmadan gevseme siirecinin yavaslatilmasi ve durdurulmas: saglanabilir. Bu
olmazsa gevseyen protezin kemige daha fazla zarar vermeden tekrar ameliyati

yapilabilir.
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7. SONUCLAR VE ONERILER

Bu calismada, kalca protezlerinde sik goriilen aseptik gevseme problemi {izerinde
tespit, onleme ve Oneri ¢alismalar1 yapilmistir. Gevseme tespiti ve takibi i¢in titresim
yonteminin  kullanilabilirligi  degerlendirilmistir. Gevseme riskini  Onleme
calismasinda yeni bir kalg¢a protezi tasarimi sunulmustur. Ciinkii, geleneksel protez
tasarimlarin  uygulamalarinda, femur kemigi ylik aktariminin dogal akisini
bozmaktadir. Bu sebeple, geleneksel tasarimlar ile aseptik gevseme sorunu
giderilemeyecegi bu ¢alisma ile gosterilmistir. Calismanin 6neri kisminda ise, mevcut
cimentolu ve ¢imentosuz kalga protezi uygulamalarinin mekanik agidan aseptik

gevsemeye etkileri kasilagtirilip literatiire katki saglanmistir.

Kalga ekleminde olusan deformasyonlar ve eklem 6zelliklerini kaybetmesi sebebi ile
hasta agr1 hisseder ve bu agri kalga protezi ameliyatlari ile giderilir. Giiniimiizde hem
cimentolu hem de ¢imentosuz kalca protezi uygulamasi yaygindir. Bu protezlerin her
birinin birbirlerine gore avantaj ve dezavantajlar1 vardir. Cimentolu protezlerin
¢imento ¢atlagi riski, ¢imentosuz protezlerin ise stres kalkani (stress shielding)
bunlardan bazilaridir. Derleme klinik makalelerde bu iki protez tiirliniin kullaniminda
hangisinin uzun dénem iyi sonuclar verdigi tartismalidir. Bu sebeple, iki tiir protezin
mekanik yonden degerlendirmesi yapilmustir. Istenilen degiskenleri sabit tutmak
miimkiin oldugu i¢in sonlu elemanlar yontemi kullanilmistir. Ayrica, iki farkli protez
malzeme tiirliniin sonuclara etkisi incelenmistir. Sonugta ¢imentosuz protezler i¢in

......

secilmesi daha uygun oldugu belirlenmistir.

Cimentolu protez kullaniminda, ¢imento catlagi olusma riski sebebiyle ameliyat
sonrast iyilesme siirecinde, iyilesme sonrasi doneme gore yiiksektir. Ancak, kemik
cimentosu kemik ile hizli bir sekilde biitiinlestigi icin bu risk kisa bir siire i¢in
gecerlidir. Ayrica, ¢imento kullanimi stres kalkani riskini azalttigi i¢in ¢imentolu

protez kullanim1 uzun dénem basarili sonug Verir.

118



Cimentosuz protez uygulamasi ameliyat sonras1 donemde kemik iizerinde daha az
gerilme olusturdugundan kisa dénem basali sonug verir. Fakat uzun donemde kemik

kontak yiizeylerinde gerilme degerleri arttig1 i¢in aseptik gevseme riski de artar.

Ucgiincii béliimdeki galisma ile elde edilen en énemli sonug geleneksel kalga protezi
tasarimlar ile aseptik gevseme ve stres kalkani gibi mekanik sorunlar1 6nlemek ¢ok
zordur. Bu sebeple, tezin dordiincii boliimiinde yeni tip kalga protezi tasarimi
gelistirilmis ve geleneksel protez tasarimi uygulamasi ile karsilastirilmistir. Yeni
gelistirilen tasarim ile saglam femurdaki yiik aktarimina benzer bir yiik aktarim sonucu
elde edilmistir. Bu sebeple, gelistirilen protez ile mekanik problemlere yol acan yiik
aktarim sorunu biiyiik Olglide giderilmistir. Diger yandan, geleneksel protezlerde
karsilasilan dislokasyon (protezin yerinden ¢ikmasi) sorunu yeni tasarim ile ortadan
kaldirilmistir. Yeni tasarimin diger bir avantaji ise kemik kaybini azaltmasidir. Bu
sayede kalga protezi ameliyati gereken hastalarda ¢ok fazla kemik kaybi
yasanmayacak ve revizyon ameliyat gerektiginde daha kolay ve saglam bir sekilde

femura yeni protez yerlestirilmesi saglanacaktir.

Yukarida aciklanan 6nemli avantajlarin yaninda yeni gelistirilen tasarimin birkag
dezavantaj1 vardir. Bunlardan biri, ¢ok fazla sayida par¢adan olugsmasidir. Her ne kadar
cok parcali olmasi cerrahin isini kolaylastirsa da parcalar arasi siirtinmeden dolay1
olusacak partikiillerin osteolize sebep olma ihtimali vardir. Fakat bu durum
stirtlinmeye daha direngli kaplama yapilarak giderilebilinir. Diger bir dezavantaji ise
ameliyat sirasinda yeni protezin kemige yerlestirilmesi icin iki farkli yerden kesi
yapilmasi gerekecektir. Bu da ameliyat siiresini uzatacak ve hasta iyilesme stirecinin
etkileyecektir. Yeni gelistirilen protezin sagladig1 faydalar dikkate alinirsa bu durum
cok Onem arz etmemektedir. Ayrica, yeni gelistirilen tasarimda geleneksel tasarima
gore proksimal femura daha ¢ok yiik binmektedir. Bu sebeple proksimal femur bdlgesi
¢ok zayif olan yasli hastalarda bu protez kullanilamayabilir. Fakat bunu s6ylemek igin

ileri caligmalara ihtiyag vardir.

Tezin besinci boliimiinde ise mevcut protezlerin ameliyat sonrasi takibinde titresim
yonteminin kullanilabilirligi arastirllmistir. Tiresim yontemi gevseme tespitinde iki

farkli sekilde kullanilabilir. Birincisi ameliyat sonrasinda sistemin dogal frekanslar
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belirlenerek kayit altina alinir. Sonraki siirecte Olgiilen dogal frekans degerleri ile
karsilastirma yapilarak aradaki degisim gozlenir. Dogal frekans degeri stabil
sistemlerde daha yiiksek olacagindan ameliyat sonras1 donemde 6lgiilen dogal frekans
degeri ilk ol¢iilen degerden kiiciik olmamalidir. Fakat buradaki sorun dogal frekans
degerlerinin protez ile femur arasindaki baga ve ayrica femurun yogunluguna bagh
olmasidir. Ameliyat sonras1 donemde femurun yogunlugunun degismesi dogal frekans
analizi ile gevseme tespitini zorlagtirmaktadir. Bu sebeple titresim yonteminin diger
kullanim1 olan distal femurdan belirli frekans ve genlikte titresim olusturulup,
proksimal femurdan alinmasi1 yontemi daha makul olmaktadir. Harmonik cevap analizi
ile bu durum degerlendirilmistir. Femur ile protez arasindaki kontak durumundaki
degisimleri bu yontem ile takip etmek miimkiin oldugu goriilmiistiir. Boylece altinci
boliimde deneysel olarak kalga protezinin gevseme tespiti ve takibi caligsmasi

yapilmustir.

Protezler kemige yerlestirildikten sonra zamanla gevseyerek yerinden ¢ikabilmektedir.
Bunun en 6nemli nedeni protezin mekanik ve biyolojik stabilitesidir. Biyolojik olarak
kemik protez biitlinliigiiniin saglanmast mekanik stabiliteye baghidir. Bu sebeple,
protezlerin stabilitesini belirlemek ¢ok 6nemlidir. Bu amagla altinci béliimde protez
stabilitesindeki degisiminin titresim yontemi ile tespiti ¢alismasi yapilmistir. Altinci
boliimde elde edilen sonuglara gore titresim yontemi ile gevseme tespit ve takibi
yapilabilir. Bunun i¢in gelistirilen puanlama yontemi kullanilarak doktorun rakamsal
degerlendirme yapmasi saglanabilir. Bu sayede, gevseme olusmadan tedavi
yontemleri uygulanabilir. Ayrica, hastanin halihazirda kullanilan ve gevseme
tespitindeki basar1 orani diisiik olan radyolojik goriintiileme tekniklerindeki zararl x-

1s1nlarindan korunmast saglanabilir.

Bu caligmada, deneysel ve SEA yontemleri ile kalga protezindeki sik goriilen mekanik
sorunlar1 belirleme ve bu sorunlar1 giderme amagli galismalar yapilmistir. Bir sonraki
asamada hastalar iizerinde uygulanabilecek ¢alismalar yapilacaktir. Ozellikle mekanik
sorunlar1 ortadan biiyiik 6l¢iide kaldirdigi mekanik agidan kanitlanan yeni protezin
deneysel c¢aligmalar ile de gliglendirilmelidir. Ayrica, hayvan deneyleri yapilarak
insanda uygulanabilmesi i¢in gerekli calismalar yapilmalidir. Diger yandan titresim

yontemi ile gevseme tespiti ve takibi i¢in deneysel olarak yapilan ¢alisma sonuglarina

120



kalga protezi asetabulum kisminda aseptik gevseme g¢aligmasi da eklenebilir. Bu
caligsmalara gore, yeni cihaz gelistirilip hasta lizerinde testleri yapilabilir. Bu cihaz, dis
hekimligi alaninda gelistirilip kullanilan cihazlar gibi kullanimi kolay, portatif ve
sonucu sayisal olarak ifade edebilen bir cihaz olmalidir. Ayrica, titresim yontemi gibi
gevseme tespitinde ultrasonik yontemin uygulanabilirligi calisilabilir. Mevcut titresim
yonteminde distal femurdan titresim verilmektedir. Total diz protezi yerlestirilen
hastalarda distalden titresim verilemeyeceginden bu tiir hastalarda bu yontem ile
degerlendirme yapilamayabilir. Bu sebeple kalca protezi bolgesine daha yakin

bolgelerde degerlendirme yapilabilecek farkli bir yontem tizerine ¢alisma yapilabilir.
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