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Bu ¢alisma kapsaminda; femur boyun kiriklarimin tedavisinde ve kirik pargalarin rotasyonunu
engellemek amaciyla kullanilan kompresyon ozellikli intramediiller ¢ivi sisteminin tasarimi, sistemi
olusturan parcalarin sayisal modellenmesi ve statik analizleri gerceklestirilmigtir. Ayrica femur kemigini
olusturan sert (korteks) doku ile yumusak-siingerimsi (spongioz) dokularin mekanik 6zelliklerine gore iig
boyutlu tasarim modelleri elde edilmis ve femur basinda bir kirik profili tasarlanip, kirigin
stabilizasyonunu saglamak amaciyla Ti6Al4V Grade 23 malzemesinden olusan ¢ivi sisteminin femur
kemigi i¢ine implante modeli olusturulmustur. Femur kemiginin modellenmesinde izotropik ve ortotropik
olmak tizere iki farkl1 malzeme modeli kullanilmig ve ortotropik kemik modelinin literatiirdeki sonuglara
daha yakin oldugu sonucuna varilmstir.

Bu asamadan sonra; literatiirdeki deneysel verilerden elde edilen ve kemik implante sistemine
farkli hareket senaryolarinda (yiirlime, merdiven ¢ikma-inme, tek ayak iizerinde durma, oturma, diz
¢okme ve ayaga kalkma) gelen bileske kuvvetlere gére hem intramediiller ¢ivi sisteminin hem de femur
kemiginin sonlu elemanlar yontemi kullanarak yapisal analizleri gerceklestirilmis, deformasyon ve
gerilme durumlar incelenmistir. Ayrica intramediiler ¢ivinin rijitlik durumunu incelemek amaciyla
ASTM F1264 standartlarina gore ii¢ noktadan egilme testleri yine sonlu elemanlar analizleri kullanilarak
yapilmis ve yorumlanmistir. Yapilan tasarim ve analiz ¢aligmalarinda SolidWorks ve Ansys WorkBench
yazilimlari kullanilmistir.

Sonug olarak; insanlarda bir takim kazalar sonucunda meydana gelen femur boyun kiriklarinda
kullanilan yenilik¢i bir intramediiller ¢ivi sisteminin farkli hareket senaryolarna ve standartlara gore
mukavemet analizleri gergeklestirilmis ve Onemli teknik bulgular elde edilmistir. Ayrica literatiir
caligmalari incelendiginde, bu tez kapsaminda ele alinan intramediiller ¢ivi sistemi ile ayni tasarim ve
kompresyon uygulamasina benzer nitelikte bir ¢alisma olmadig1 da goriilmiistiir.

Buna gore; merdivenden ¢ikma esnasinda femur basina uygulanan 1900 N’luk bileske kuvvet
sonrasinda intramediiller ¢ivi sisteminde maksimum 158,37 MPa’lik bir gerilme elde edilirken,
merdivenden inme durumunda ise femur basma uygulanan 2000 N’luk bileske kuvvet sonrasinda
maksimum 165,88 MPa’lik bir gerilme olustugu hesaplanmistir. Ayrica merdiven inme ve ¢ikma
hareketleri, ortotropik olarak modellenen korteks kemik dokusunda da olusan en yiiksek gerilmelerin
oldugu durumlar olarak da belirlenmistir. Merdiven ¢ikma aninda femur basi ile kompresyon halinde
olan ¢ivi sisteminde meydana gelen maksimum deformasyonun ise 18 mm. oldugu elde edilmistir.

Anahtar Kelimeler: Deformasyon, femur boyun kirigi, intramediiller ¢ivi sistemi, izotropik ve
ortotropik kemik malzeme modeli, gerilme, kompresyon, sonlu elemanlar analizi.
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In the scope of this study; the design, numerical modeling of the parts and static analysis of the
intramedullary nail system with compression feature, which is used in the treatment of femoral neck
fractures and to prevent the rotation of the fractured parts, are realized. Additionally, three-dimensional
design models are obtained according to the mechanical properties of the stiff (cortex) tissue and soft-
spongy (spongious) tissues of the the femoral bone, and a fracture profile is designed in the femoral head,
and a model of the nail system composed of Ti6Al4V Grade 23 material implanted into the femur bone is
created in order to stabilize the fracture. Two different material models, isotropic and orthotropic are used
for modeling the femur bone, and it is concluded that the orthotropic bone model is closer to the results in
the literature.

After this stage; structural analyzes of both the intramedullary nail system and the femur bone
are realized using the finite element method according to the resultant forces obtained from the
experimental data in the literature and affecting to the bone implant system in different movement
scenarios (walking, stair climbing-down, standing on one leg, sitting, kneeling and standing up) and
deformation and stress analyzes are examined. In addition, in order to examine the rigidity of the
intramedullary nail according to ASTM F1264 standards, three-point bending tests are performed and
interpreted again using finite element analysis. SolidWorks and Ansys WorkBench softwares are used in
the design and analysis studies.

As a result; strength analyzes of an innovative intramedullary nail system used in femoral neck
fractures that occur as a result of some accidents in humans are performed according to different activity
scenarios and standards, and important technical findings are obtained. Moreover, when the literature
studies are examined, it has been observed that there is no study similar to the same design and
compression application with the intramedullary nail system discussed in this thesis.

According to this; while a maximum stress of 158.37 MPa is obtained in the intramedullary nail
system after a resultant force of 1900 N applied to the femoral head during climbing the stairs, a
maximum of 165.88 MPa stress is calculated after a resultant force of 2000 N applied to the femoral head
in the case of descending the stairs. In addition, stair climbing and descending movements are determined
as the situations with the highest stresses occurring in the orthotropic modeled cortex bone tissue. The
maximum deformation is obtained as 18 mm. that occurs in the nail system, which is in compression with
the femoral head at the time of climbing the stairs.

Keywords: Deformation, femoral neck fracture, intramedullary nail system, isotropic and
orthotropic bone material model, stress, compression, finite element analysis.
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1. GIRIS

Uzun kemik (tibia, femur-bacak; humerus, radius-kol) ile femur kemigi boynu
kirikk vakalar1 ve bu travma kiriklarimin kaynamama durumlarinin tedavisi igin
kullanilan intramediiller ¢ivileme sistemlerinin ge¢misi uzun bir tarihe dayanmaktadir.
Intra burda i¢, mediiller ise uzun kemigin i¢inde bulunan kanal anlamma gelmektedir.
16. yilizyilda denizci Hernando Cortes ile Meksika’ ya seyahat eden gezgin yazar De
Sahagun notlarinin arasina Aztek doktorlarinin uzun kemik kaynamamalari olan
hastalarin mediillerine tahta sopa yerlestirdigini gorerek notlarina kaydetmistir. Boylece
intramediiller ¢ivileme sistemleri ilk defa yazili bir kayit halini almistir.

1800’ lerin ortalarindan 1900’ lerin baslarina kadar kemik kirik vakalarinda ve
kaynamama durumlarinda civileme sistemi olarak fil disi kullanildig1 bilinmektedir.
Ancak fil disinden olan bu tiir parcalarin viicut iginde emildigi gozlemlenmistir. Bu
calismanin biiyiik bir kismi1 o sirada Alman literatiiriine ge¢cmistir. Alman doktor ve
cerrah Themistocles Gluck 1890’ larda, kilitli bir intramediller sistemin ilk tarifini
kaydetmistir. Sistem, fildisinden olusan pimlerin gegecegi iizerinde delikleri olan
intramediiller ¢ividen olusuyordu. Bu esnada Norvecli Nicolaysen, proksimal femur
kiriklarinin tedavisinde kullanilan intramediiller sistemlerin biyomekanik prensiplerini
tanimlamisti. Nicolaysen, intramediiller implantlarin uzunlugunun en iyi biyomekanik
avantaji saglayacak sekilde maksimize edilmesini onermisti. Fildisi Alman literatiiriinde
bildirilen tercih edilen malzeme gibi goriinse de Amerika Birlesik Devletleri' nden
Hoglund, 1917' de intramediiller implant olarak otojen kemigin kullanildigini
duyurmustu.

I. Diinya Savasi sirasinda Ingiltere' deki Hey Groves, atesli silah yaralarinmn
tedavisi icin metalik ¢ubuklarin kullanildigint bildirmisti. Bu ¢ubuklar, kirik bolgesi
lizerinde yapilan bir kesi yoluyla mediiller bosluga gecirilmekteydi ancak bu teknik
yiiksek enfeksiyon oranina sahipti ve evrensel olarak kabul edilememisti. Smith-
Petersen’ in 1931' de femur boynu kiriklarinin tedavisinde paslanmaz ¢elik ¢ivilerin
basarili bir sekilde kullanildigi raporundan sonra, metalik intramediiller implantlarin
uygulanmasi hizla genislemeye baglamisti. Amerika Birlesik Devletleri' nde Rush,
proksimal ulna ve proksimal femur kiriklarini tedavi etmek i¢in mediiller kanala
yerlestirilen metalik Steinman pimlerinin kullanimini aciklamisti. Bu teknikler,
intramediiller fiksasyon ile kiriklarin tedavisi i¢in bir prensip temeli olustururken,
onlimiizdeki yillarda ilke ve yontemlerin patlamasi olacakti. 1930’ larda giiniimiiz

civilerin gelisiminde biiyiikk rol oynayan ¢ivi calismalart Alman cerrah Gerhard



Kiintscher tarafindan yapilmaya baslanmisti. Intramediiller sistemlere olan ilgisi, femur
boynu kiriklarinin tedavisinde Smith-Petersen civisi ile ilgili yaptigi c¢alismadan
kaynaklanmisti. Kiintscher, ayni temel bilim prensiplerinin, diyafiz (uzun kemik saft)
kiriklarinin tedavisinde uygulanabilecegine inanmisti. O dénem kemik iligi ¢ivisi olarak
tanimlanan ¢ivinin gelisimi sirasinda kadavra ve hayvan c¢aligmalart yapmist.
Intramediiller ¢ivi antegrad yerlestirilen, V kesit profilli, paslanmaz celik bir ¢iviydi.
Kiintscher ilk olarak 1940 yilinda V seklindeki ¢ivinin kullanildigini bildirmisti ve
¢ivinin i¢ mediiller boslukla elastik bir yap1 olusturan i¢ bir atel olarak hareket etmesini
ortaya koymustu. Teknigin gelistirilmesinin baslangicinda, c¢iviyi kirik bolgesine
uzaktaki kemige sokmayi, boylece yaralanma bolgesinin herhangi bir rahatsizligindan
kaginmay1 Onerdigi goriilmekteydi. Kiintscher, ¢ivinin diizglin yerlestirilmesinin
hastanin hemen fonksiyonel mobilizasyonuna izin verecegine inanmusti.

1940' larin sonlarina dogru Kiintscher tasarimi V sekilli ¢ivi yerini, bagka bir
Kiintscher tasarimi olan yonca yapragi kesit profiline sahip ¢ivinin kullanilmasina
birakmaya basglamisti. Bu yillarda, diger cesitli intramediiller ¢ivi tasarimlari
tamitilmisti. Westerborn 1944' te Iskandinav literatiiriine birinin V sekilli bir ¢iviyle
yasadigint bildirmisti. 1946' da Soeur femur, tibia ve humerusta U sekilli bir ¢ivi
kullandigin1 ifade etmisti. ABD' de, Hansen-Street ¢ivisi 1947' de tanitilmisti. Bu,
stingerimsi kemik i¢indeki kompresyon uyumu ile kirik rotasyonuna direng géstermek
icin tasarlanmig saglam bir elmas kesit profilinde ¢iviydi. 1950' lerde iki 6nemli teknik
gelistirilip tamitilmigti. 1942' de Fischer, Alman literatiiriinde, kirigin stabilitesini
artirma umuduyla ¢ivi ve konak kemik arasindaki temas alanini arttirmak igin
intramediiller raybalarin kullanimini bildirmisti. Bununla birlikte, Kiintscher’ in
kavraminin ele alinmasi i¢in esnek raybalari tanitmasi on yil siire almisti. Ayrica
Fischer de daha genis capli bir ¢iviyle kombinasyon halinde raybalamanin temas alanini
artirarak kiriklarin stabilitesini artiracagina inanmisti. Intramediiller vaskiiler destegin
bu teknikle yok olmasina ragmen, periosteum ve ¢evre dokularin iyilesme i¢in yeterli
kemik olusumunu tesvik edecegini hissetmisti. 1950' lerde kullanilmakta olan bir bagka
teknik, yapinin stabilitesini arttirmak icin kilitleme vidalarinin uygulanmasiydi. Modny
ve Bambara, 1953 yilinda transfiizyon intramediiller ¢iviyi tanitmisti. Bu ¢ivi ¢apraz
sekilliydi, vidalarin birbirinden 90 ° acgilarda yerlestirilmesine izin vermek i¢in ¢ivinin
uzunlugu cok delikliydi. Modny ve Lewert daha sonra bu ¢iviyle tedavi edilen 261 adet

femur kiriklar1 vakalarinda mitkemmel sonuglar bildirmislerdi.



1960' larda uzun kemik saft kiriklarinin sikistirma plaklarmin kullanimi ile
tedaviyi saglayan c¢alismalar gerceklestirilmisti. Sikistirma 6zellikli plaklarin ortaya
cikmasina ragmen, ileride intramediiller ¢ivileme uygulamasimi degistiren birkag
gelisme olacakti. Sefalomediiller ¢iviler (PFN-proksimal femur ¢ivileri) ilk olarak 1960’
larda tanitilmist1, 1967' de Zickel ¢ivisinin gelisimi ile dnem kazanmisti.

Zickel ¢ivisi, proksimal femurun lateral (yan) korteksinden boyun ve basa dogru
giden ayr bir vida yerlestirilebilmesi i¢in proksimal kisimda bir delik igeriyordu. Bazi
mevcut sefalomediiller tasarimlarda bulunmaya devam eden bir ayar vidasi, bas ve
boyun vidasini desteklemek i¢in i¢in saft ¢ivisinin proksimal kismindan gegmekteydi.

1960' larda tibialar ve femurlar i¢in sikistirma plaklarinin ortaya ¢ikmasina eslik
eden ¢alismalar 1970' lerde hizla azaldi1 ve boylece kapali ¢ivileme tekniklerine olan ilgi
ve caligmalar artti. Kapali ¢ivilemenin yeniden ortaya c¢ikmasi giiniimiiz ¢ivileme
tekniklerinin ¢ogunun olusmasina ve gelismesine yol agmistir. Raybali ¢ivileme
kullanim1 daha fazla tutus kazandik¢a, raybasiz-agilmamis c¢ivileme teknigi geride
kalmaya basladi. Ayrica bu siire boyunca, tibial saft kiriklarini tedavi etmek i¢in raybali
civilerde hizli bir deneyim kazanimi gerceklesti. Bu zaman dilimi boyunca baskin
tasarim, oluklu yonca yapragi kesit profiline sahip kilitli ¢iviler olmustu.

Cerrahi teknikler bu sirada gelismeye devam ettikce hem femur hem de tibianin
raybali kenetlenen ¢ivilerinin kullanimina iliskin klinik verilerde de bir artis olmustu.
Brumback ve meslektaglar1 tarafindan kilitli femoral ¢ivi ii¢ boliimlii bir ¢calismasiyla
sonuc¢landi. Bu ¢alisma 87 femur kiriklarinda statik olarak kilitlenmis, oymali(raybali)
intramediiller ¢ivilerle %98 (85/87) baslangi¢ iyilesme orani bildirmistir. 1990' larda
¢ivi tasarimi ve malzemeleri s6z konusu oldugunda belirli bir ilerleme kaydedilmesine
ragmen, raybasiz ve raybali intramediiller ¢ivileme endikasyonlarinin artmasi ortaya
cikmisti. Acik tibial saft kiriklar1 iyi sonuglar veren intramediiller fiksasyon ile tedavi
edilmisti. Benzer sekilde, daha 6nce raybasiz ¢ivilerle tedavi edilen agik femur kiriklar
simdi raybali ¢ivilerle tedavi ediliyordu. Ek olarak, bir zamanlar ¢ivileme i¢in uygun
olmadig1 diisiiniilen ¢oklu proksimal ve distal tibia ve femur kiriklar1 intramediiller
fiksasyondan faydalaniyordu. 1990' larin tasarim basarilar1 arasinda yeni titanyum
civiler, Gamma ¢ivisi gibi sefalomediiller implantlar ve GSH (Green-Seligson-Henry)
civisi gibi retrograd suprakondiler intramediiller c¢iviler tanitilmisti. Ayrica, oluklu
yonca yapragi profil kesit tasarimlarinin yerini, daha fazla burulma sertligi saglayan

diizensiz kesitli tasarimlar almisti.



1999' da Brumback ve arkadaslari, intramediiller ¢ivileme ile tedavi edilen
ufalanmis femoral saft kiriklar1 olan hastalarda hemen agirlik tasima durumunda iki
kisimdan olusan ¢alisma rapor ettiler. Bu arastirmacilar, femur kiriklar1 yliksek yorulma
mukavemetine sahip daha biiyiik capli ¢ivilerle sabitlenen hastalarda acil kilo vermenin
tavsiye edildigi sonucuna varmislardir, ¢iinkii bu, ekstremitelerin ¢oklu yaralanmalari
olan travma hastas1 i¢in daha hizli mobilizasyona miisade olacagr sonucunu
gosteriyordu.

Tibia ve femur kiriklarinda intramediiller fiksasyon ile ilgili bugiinkii deneyim
oldukea iyi olsa da teknigi gelistirmek i¢in arastirmalara kesinlikle devam edilecektir.
Gelecekteki aragtirmanin en muhtemel iki alani, kemik iyilesmesini desteklemek icin
farkli biyomalzemeler ve biyolojik olarak aktif ajanlar etrafinda doénecektir. Umit vaat
edebilecek iki tip biyomateryal, biyolojik olarak bozunabilir polimerler ve sekil hafizali
alasimlart igerir. Kemik morfojenik protein-2 ve protein-7 gibi biyolojik olarak aktif
maddeler hem hayvan modellerinde hem de insanlarda kemik iyilesmesinin
desteklenmesinde iyi bir basari ile kullanilmistir. Bu biyoaktif ajanlarin implantlarla bir
sekilde nasil birlestirilecegi heniiz belirlenmemistir. intramediiller ¢ivileme, en azindan
16. ylizyila kadar uzanan uzun ve ilging bir tarihe sahiptir. Modern intramediiller
teknikleri 1940' larda Almanya' da Kiintscher tarafindan gelistirilmisti ve baslangicta
cok slipheyle karsilanmisti. Bu erken siiphelere ragmen, intramediiller ¢ivileme femur
saft kiriklarinin ve operatif stabilizasyon gerektiren tibial kiriklarin tedavisi i¢in standart
tedavi haline gelmistir. 16. yiizy1l Meksika' sinda kaydedilen en eski Orneklerden
giliniimiiziin mevcut yontemlerine kadar, bagarili bir teknik olarak kabul géren ve halen
gelismekte olan sistemlerdir.

Intramediiler ¢ivi sistemlerinin uygulanabilirligi su an i¢in anatomik olarak uzun
kemik yapilarinda miimkiindiir. Halk arasinda bacak ve kol kemik ¢iftleri olarak bilinir.
Kol kemikleri humerus ve radiusdur, bacak kemikleri tibia ve femur kemiklerinden
olusmaktadir. Intramediiller ¢ivi sistemleri herhangi bir uzuv ya da kemik yerine
kullan1lamaz. Sistem kirik parcalarin stabilitesini saglayarak vakanin tedavisinde etkin
rol oynamakta olup erken mobilizasyonu saglar. Bacak ve kal¢a kiriklarina
orneklendirme yapilacak olursa tibia saft kiriklari, femur saft kiriklar1 ve proksimal

femur boyun kiriklar1 olarak bir 6rneklendirme yapilabilir.
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Sekil 1.1. Femur Kemigi Saft Kiriklari Sekil 1.2. Tibia Kemigi Saft Kiriklar

Sekil 1.3. Femur Kemigi Boyun Kiriklar

Femur boyun kiriklari, giiniimiizde acil servislerde sik¢a goriilen ve tedavisinde
kaynama problemleri ile karsilasilan travma kiriklarindandir. Cogu yasta goriilebilir
olmasmin yam sira erigkin ve ileri yaslarda daha fazla rastlanir. Giiniimiizde yaygin
olarak dinamik kal¢a vida sistemi ve intramediiler kal¢a ¢ivi sistemleri olarak genel
anlamda iki sistem kullanilmaktadir. Bu sistemlerden, dinamik kal¢a vida sistemi, kalca
kemigi kiriklarinin rediiksiyonunun stabilitesi noktasinda eksik oldugu ic¢in biiyiik
oranda intramediiler ¢ivi sistemleri tercih edilmektedir. Giiniimiizde femur boyun
kemigi kirik tedavisi i¢in kullanilan intramediiller proksimal femur ¢ivi (Intrameduler
Proximal Femur Nail, IM PFN) sistemi isminde ve mekanik olarak bir¢cok farkl
tasarimlara sahip bu sistemlerin iiretimi yapilmaktadir. Bu farkli tasarimlara sahip
sistemlerin mekanik tasarimdan kaynaklanan, rediiksiyon, stabilite, rotasyon ve
kompresyon gibi ¢ivinin fonksiyonunda dnem arz eden olgularda olumsuzluk soz
konusu olabilmektedir. Civilerin genel anlamda geometrileri benzese de boyuna (kirik
bolgesine) atilan vidalarin mekanik olgular1 birbirinden farklilik gosterebilmektedir. Bu
calismada ise tasarimi yapilan kompresyon vida ¢ifti sayesinde ¢ivi sistemine, iki kirtk
pargay1 birbirine kompresyon yapma yetenegi kazandirilip ve farkli senaryolarda
(yiirime, merdiven ¢ikma-inma, tek ayak iizerinde durma, oturma, diz ¢6kme gibi.)
femur basina gelen kuvvetler neticesinde ¢ivi sisteminin ve femur kemiginin mekanik

davranigini incelemek hedeflenmistir.



Bu tez ¢aligmasi kapsaminda; femur boyun kiriklarinin tedavisinde ve kirik
parcalarin rotasyonunu engellemek amaciyla kullanilan kompresyon 6zellikli
intramediiller ¢ivi sisteminin tasarimi, sistemi olusturan parcgalarin sayisal modellenmesi
ve statik analizleri gerceklestirilmistir. Tasarimi gergeklestirilen ¢ivi geometrisi, femur
kemiginin anatomisine, geometrisine uygun olarak 3 boyutlu kati modelleme
yapilmistir. Ayrica femur kemigini olusturan sert (korteks) doku ile yumusak-
stingerimsi (spongios) dokularin mekanik 6zelliklerine gore ii¢ boyutlu tasarim
modelleri elde edilmis ve femur basinda bir kirik profili tasarlanip, kirigin
stabilizasyonunu saglamak amaciyla Ti6Al4V Grade 23 malzemesinden olusan ¢ivi
sisteminin femur kemigi i¢cine implante modeli olusturulmustur. Piyasada ve literatiirde
bulunan boyun bolgesine atilan tek vidali sistemlerin kirik pargalarda rotasyona olanak
sagladig1 muhtemel olup, bu yenilik¢i ve en son nesil sistemde ise birbirleriyle bagimli
calisan kompresyon vida ¢iftinin rotasyonu minimize ettigi goriilmektedir. Bu implante
modeli olusuturulurken cerrahi teknikler miimkiin oldugunca dikkate alinmistir. Femur
kemiginin modellenmesinde izotropik ve ortotropik olmak iizere iki farklt malzeme
modeli kullanilmis ve ortotropik kemik modelinin literatiirdeki sonuglara daha yakin
oldugu sonucuna varilmigtir. Femur boynu kiriklar1 igin literatiirde olan intramediiller
civi sistemleri ile ilgili caligmalar incelendigi zaman cogunklukla femur kemigi
malzeme sayisal modellemesinin izotropik oldugu goriilmektedir.

Bu asamadan sonra; literatiirdeki deneysel verilerden elde edilen ve kemik
implante sistemine farkli hareket senaryolarinda (yiiriime, merdiven ¢ikma-inme, tek
ayak tizerinde durma, oturma, diz ¢okme ve ayaga kalkma) gelen bileske kuvvetlere
gore hem intramediiller ¢ivi sisteminin hem de femur kemiginin sonlu elemanlar
yontemi kullanarak yapisal analizleri gerceklestirilmis, deformasyon ve gerilme
durumlart incelenmistir. Ayrica intramediiler ¢ivinin rijitlik durumunu incelemek
amaciyla ASTM F1264 standartlarina gore iic noktadan egilme testleri yine sonlu
elemanlar analizleri kullanilarak yapilmis ve yorumlanmistir. Yapilan tasarim ve analiz
calismalarinda SolidWorks ve Ansys WorkBench yazilimlar kullanilmistir.

Sonug olarak; insanlarda bir takim kazalar sonucunda meydana gelen femur
boyun kiriklarinda kullanilan yenilik¢i bir intramediiller ¢ivi sisteminin farkli hareket
senaryolarina ve standartlara gére mukavemet analizleri gerceklestirilmis ve 6nemli
teknik bulgular elde edilmistir. Ayrica literatiir ¢aligmalari incelendiginde, bu tez
kapsaminda ele alman intramediiller ¢ivi sistemi ile aynmi tasarim ve kompresyon

uygulamasina benzer nitelikte bir ¢alisma olmadigi da goriilmiistiir.



2. KAYNAK ARASTIRMASI

IM ¢ivi sistemlerinden olan proksimal femur ¢ivi sistemleri bulunusundan bu
yana bir¢ok tasarimla iiretimi yapilip travma kiriklarnda kullanilmaktadir. Literatiir
arastirmasi yapildigr zaman proksimal femur boynu kiriklarinda kullanilan proksimal
femur ¢ivi sistemleri ve kalga vida-plak sistemleri hakkinda onlarca patent ve makale
bulunabilir. Bu ¢alismada ise avantajli denilebilecek teknolojik bir metot olan bilgisayar
destekli miihendislik yontemiyle {i¢ boyutlu tasarim ve yapisal modelleme c¢aligsmalari
yapilmigtir. Bu nedenle kaynak arastirmasinda ozellikle son yillarda bu konular
hakkinda yapilan ¢aligmalar ele alinmistir.

Steinberg vd., 2005 paslanmaz c¢elik alagimindan yapilmis ¢ivi, vida ve boyun
vidasindan olusan sistemin biyomekanik ozelliklerini “Metalik Ag¢ili Ortopedik Kirtk
Fiksasyon Cihazlar1 i¢in Standart Spesifikasyonlar ve Test Yontemleri” isimli ASTM

F384’ e gore deneysel incelemislerdir.

ep

(A) / (Hy

Sekil 2.1. (A) Diibeli Agilmis Pozisyonda Kalca Vidasi, (B) Diibeli Kapali Pozisyonda Kalgca Vidasi
(Steinberg vd., 2005:64)

Biyomekanik o6zelliklerden; ¢ivi biikiilme mukavemeti ve sertligi, yorgunluk
ozellikleri ve kalga diibeli (ep) kuvvetine ulagmiglardir.

Civi egilme mukavemeti ve sertligi; ASTM F384 yontemini kullanilarak, kalgca
¢ivisi (10-16 mm.) akma dayanimin1 45 Nm. olarak 6l¢miislerdir. Synthes marka PFN
¢ivisinin ise egilme mukavemeti 25 Nm. Olciildiigiinii belirtmiglerdir. Civi yorulma

testleri; Ug adet ¢iviyi, 1000000 déngii boyunca 98-980 N. yiik araliklar1 altinda



sinlizoidal dongiisel sikistirma yiiklerine tabi tutmuslardir. Civi kalga diibeli, herhangi
bir ariza belirtisi gostermeden verilen yiike dayandigini gérmiislerdir.

Kalca wvidasi distal u¢ kompresyon testi; ASTM F384 yonergelerinin
gerekliliklerine uygun bir fikstiir iizerine dort kalca pimi yerlestirmiglerdir. Kalca
vidasinin ucunu basma yiikiine maruz birakmiglardir ve 642.5 N.' luk bir biikiilme
kuvveti elde etmislerdir. Sonuglar1 mekanik anlamda olumlu gibi goriinse de ¢ivi
tasarim geometrisi imalat i¢in bir¢ok proses ihtiya¢ duyabilir. Ayrica kalga diibel vidasi,
kemik iyilesiminden sonra hastanin ¢ivinin kemikten sokiilmesi durumunda birtakim
problemler dogurmas1 muhtemeldir. Bir baska sonug ise intramediiler ¢ivi sistemlerinin
yan plakli kalga vidalarina gore 6nemli dlgiide daha kisa floroskopi siiresi, daha kiiciik
insizyonlar, daha az intra ve postoperatif kanama ile implante edildigi yoniindedir. Bu
da intramediiller ¢ivi sistemlerinin yan plakli kal¢a vidalarina gore avantajini
gostermektedir.

Helwig vd., 2006 CT-database tarama ile gergek bir femur kemigi goriintiileriyle
proksimal femur ¢ivisinin geometri modellemesini olusturmuslardir. Modellemeden
sonra izotropik malzeme davranisini ve sonlu elemanlar yazilimi ile statik (dogrusal)

yapisal analizini yapmislardir.
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Sekil 2.2. CT-databas Scan Kemik Modeli Sekil 2.3. Proksimal Femur Civisi
(Helwig vd., 2006:413) (Helwig vd., 2006:413)

Femur kemik modelini sonlu elamanlar yontemi ile 72404 adet pentahedron ve
206368 adet tetrahedron elementlerden olusturmuslardir. Femur kemigi ve kemigin

icine montajlanmis proksimal femur ¢ivi modelini ise toplamda 354358 elemandan



meydana getirmislerdir. Kontak iligkilerini; boyun vidast ve kayan vida ¢iftini femur
basina “bonded” kontak olarak, ¢ivi yiizeyi ve kemik mediiler kanali kontagini ise “no
firiction” yani slirtiinmesiz olarak tanimlamiglardir. Bu tanimlamanin gercege yakinlik
anlaminda sorugulanabilir oldugu unutulmamalidir.

Kemik malzeme modellemesini CT-database’ den alinan goriintiilerdeki kemik
dokularinin yogunluguna gore bir modelleme yapip civinin malzeme 6zelligi olarak

elastisite modiiliinii 190 GPa. tanimlamislardir.

Sekil 2.4. Proksimal Femur Kirik Modeli
(Helwig vd., 2006:414)

Kirik boélgenin modellenmesini diisiik elastisite modili (E = 10 MPa.)
tanimlayarak yapmigslardir. Sinir sartlarini kas kuvvetlerini ithmal ederek 76 kg viicut
agirhiginda, yavag yiirime (2km/h) ve tek ayak iizerinde durmaya karsilik gelecek
kuvvet tanimlamalar1 yapmislardir. Kas kuvvetlerinin ihmali iizerine diyafizin (saft)

ortasinda yapay bir biikiilme dogurdugunu gérmiislerdir.

Sekil 2.5. Cekme ve Bas1 Gerilmeleri
(Helwig vd., 2006:417)

Sonu¢ olarak yapilan kontak tanimlamalari, kirik hatt1 i¢in diisiik elastisite
modiilii modellemelleri ve ¢ivi-vida ¢ifti igin 190 GPa elastisite modiilii (sadece
dogrusal) secimleri sorgulamaya yer vermektedir.

Tupis vd., 2012 sonlu eleman analizi kullanilarak ayni ¢ivilerle iki giris
noktasinin karsilastirilmasi adli caligma yapmislardir. Bu c¢alismayi, antegrad ¢ivileme

sirasinda proksimal femurdaki iki giris noktasinin her birinden kaynaklanan gerilim
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buytkligini ve dagilimini karsilagtirmak i¢in sonlu eleman yontemi kullanarak

yapmiglardir.

AntGT (not shown)

LatEnt

DistAnt
(not shown}

DistML:

Sekil 2.6. CT Databaseden Alinan 37 Yas, Erkek, Femur CAD Modeli
(Tupis vd., 2012:355)

37 yasindaki erkek bireyin sahip oldugu femur ve standart antegrad ¢ivinin CT-
database taramasindan SolidWorks yazilimi ile 3 boyutlu kati modeli ve 3 boyutlu kati
modelinden sonlu eleman modeli olusturmusglardir. Civiyi piriformis ve trokanterik
olmak tizere iki farkli giris noktalarindan girislerini yapmis olup ve 9 anatomik

konumda gerilme hesaplamalar1 yapmislardir.

Sekil 2.7. Trokanterden Yerlestirilmis Civi
(Tupis vd., 2012:356)
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Piriformis fossa ve biiyiik trokanterdeki delikleri, intramediiller ¢ivi iireticisinin
tavsiyelerine gore yerlestirmiglerdir. Civi se¢imini ise 37 yasindaki erkek hastanin
femuruna uygun olarak saft (diyafiz) capt 9 mm., proksimal ¢ap1 11.5 mm., 3 m. egrilik
capmna sahip ve 400 mm. uzulugunda bir ¢ivi se¢mislerdir. Yazarlar bu c¢aligmayi

yaparken malzeme (kemik-¢ivi) modellemesini dogrusal ve izotropik olarak

modellemislerdir.
Cizelge 2.1. Malzeme Modelleri
(Tupis vd., 2012:355)
Korteks Kemik: E=17 GPa,v=0.3
Siingerimsi Kemik: | E=1.0 GPa,v=20.3
Civi: E =110 GPa, v =0.33 (Titanyum)

Calisma ¢ivileme sirasinda farkli girislerin femur kemigindeki birim sekil degistirme
durumunu igerdigi i¢in hasta operasyon sirasinda kaslari aktif olmayan durumda diye
diisiiniip kas modellemesini ihmal etmislerdir. Yapisal analiz i¢in LS-Dyna yazilimini

kullanmislardir.

Sekil 2.8. Civi Yerlestirilmesi Sonucunda Olusan von Misses Gerilme Dagilimi Trokanterik (Sol)-
Piriformis (Sag)
(Tupis vd., 2012:357)
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Sekil 2.9. Yerlestirme Yerlerine Gére Femur Boyun Bolgelerine Gelen Birim Sekil
Degistirmeler
(Tupis vd., 2012:356)

Calisma sonucunda trokanterik giris bir ¢ivinin yerlestirilmesi sirasinda
proksimal femurda c¢ok daha biiyiik bir iyatrojenik kirilma potansiyeli tasidigina
varmiglardir. Bu giris noktasina sahip birim sekil degistirmeler, kemigin akma dayanimi
seviyesini asar ve ¢ivinin ilerlemesi ile tekrarlanan dinamik yiikleme, catlaklara veya
kiriklara neden olabilir diye yorumlamislardir. Ancak burada malzeme modellemesinin
dogrusal olmasi ve kaslarin inaktifligi unutulmayip, operasyon sirasinda ameliyat
gorevlilerin giriglere gore olan el aletlerinin temini ve kullanabilirlik durumu ile 37
yasindaki hastanin kemik iyilesimi stireci gozardi edilmemelidir.

Freitas vd., 2013 yaptiklar1 “Degistirilmis Kayar Kal¢a Vidasinin Statik Yiik
Testi” isimli ¢alismada kalga vida-plak sistemini deneysel olarak ele almiglardir. Ele
alinan vida-plak sisteminin tasariminin nasil yapildigi hakkinda bilgi verilmemis olup
sadece sistemi olusturan parca isimlerinden bahsedilmistir. Sistem; acili plak, boru
geometrisine sahip baglant1 elemani, siirgiilii vida, kilitleme vidast ve vida piminden

olusmaktadir.
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Sekil 2.10. Kalca Plak-Vida Sistemi
(Freitas vd., 2013:252)

Sistemin malzemesinde ASTM F138 standartina gore Ostenitik paslanmaz ¢elik

kullanmislardir. Sistemin statik yiik testini ASTM F384’ e gore yapmuslardir.

A
P

Sekil 2.11. Kalga Plak-Vida Sisteminin ASTM F384’ e gére Mekanik Test Diizenegi
(Freitas vd., 2013:253)
Testte 135 © 'lik sabit acili dort delikli bes adet numune kullanmislardir.
Plakalar1 blok gévdeye 4.5 mm. ¢apinda kilitleme vidalari ile tutturmuglardir. Yiikleme
yiplak agisinda 76 mm. uzaklikta 5 mm/dk. hiz ile yapmis olup standarta uygun olan

25.4 mm. dikey yer degistirmeye gelince durdurmuslardir.
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Sekil 2.12 Kalca Plak-Vida Sistemlerinin (5) Yiik-Dikey Yer Degistirme Grafigi
(Freitas vd., 2013:253)
Test edilen tiim plakalarda, 25.4 mm.' den daha biiyiik bir stineklik gormiislerdir,
bu tip implant i¢in statik bilkkme testi kurallarima goére belirlenen maksimum dikey
sapmadan Once hicbir kirilma-kopma gozlemlememislerdir. Bu bulgu, test edilen

implantin yliksek esnekligini gostermektedir diye yorumlamiglardir.

Cizelge 2.2 Kalga Plak-Vida Sistemlerinin Mekanik Sonuglart
Freitas vd., 2013:253)

Plak Esneklik Direnci | Sertlik | Siineklik
1 -113,0 50,2 > 254
g 91,0 52,0 » 234
3 -101,0 455 > 254
4 91,0 453 > 254
5 -108,0 532 » 254
Ortalama/S8 101,02 9.0 492+33

Calismas1 yapimig bu sistemin dezavantajlart diisiiniildiigiinde hastaya implante
edilmesi agik doku operayonu, iki kemik kirik par¢asinin kompresyon ile ¢ektirme
durumunda eksikligi ve lateral korteks dokudan implante edildigi i¢in kuvvet kolunun
uzayip plaga gelen moment neticesinde fazla gerilmelere sebep olabilecegi ihtimalini

bulabiliriz.
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Bayoglu ve Okyar, 2015 yapmis oldugu c¢alismada sonlu elamanlar
modellemelerinde femur proksimaline veya distaline uygulunan sinir sartlarinin kemik
ve uygulanmis olan ¢ivinin mekanigini nasil etkiledigini incelemislerdir. Yapmis
olduklar1 literatir aragtirma sonucunda femurun proksimal kismini inceleyen
calismalarda, femurun distal bolgesi, femur orta diyafiz ya da distal-kondil bolgelerinin
sabitlendigini goérmiis olup, sinirh sayida ¢alismada smir sartlarinin daha dikkatli ve
gercege yakin yapildigini belirtmislerdir. Mekanik deneysel ¢alismalarin ise ¢ivi
implantesi yapilmis femurun distal ucunun sert bir sekilde sabitlendigini ve bu asiri
kisitlamanin kas kuvvetlerinin ihmali ile birlikte femur basinda oldukga fazla bir birim
sekil degistirme, yiiksek gerilme ve zorlanma ile sonuclandigini belirtmislerdir. Sonlu
elemanlar modellemesini ve yapisal analizi Adina yaziliminda yapmislardir. Femur
boynu ve kas kuvveti bilesenlerinin biiyiikliigii ve yoniinii, Bergmann ve vd., 2001°de
yapmis oldugu ¢alismadan almuslardir. Ikisi proksimalde ikisi distalde olmak iizere
toplam 4 kilitleme vidas1 modeli kullanmiglardir. Femur saft kirigini diyafizin 1/3” iiniin

distale yakin kisminin ortasinda olarak modellemis olup, teorikte ¢iviyi dizden girisli

a :.':.-.'/.
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¢ivi olarak tasarlamiglardir.
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Sekil 2.13. Civi-Femur Modelleri
(Bayoglu ve Okyar, 2015:2)

Ug farkli smir ve yiikleme kosulunun karsilastirildigi bu galismada; bunlardan
ikisi (a ve b durumlar1) femurun distal kondiller kisminda tamamen kisitlanarak
yapmuslardir. Kalca eklemi yiikiinii sadece a durumunda, kaslarin yiiklerini ise b ve c
durumunda tanimlamiglardir. Ayrica ¢ durumunda Heller ve vd., 2005 yapmis oldugu
calismay1 kabul gorerek ¢ kisminda femur boynu kisitlamasi yapmislardir. Q, O, N

noktalarina ise sekilde gosterdigi gibi bir sinir sart1 eklemislerdir.
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Sekil 2.14. Civi-Femur Modeli Sinir Sartlari
(Bayoglu ve Okyar, 2015:2)

Bir sonlu elemanlar modellemesinde nasil bir senaryo uygulanmasi gerekir
sorusuna cavabr ise Bergmann vd., 2001 tarafindan yaptig1 c¢alismadan femur
implantlarinin yiiriime ve merdiven inme-¢ikma yiikleri altinda olarak cevaplamislardir.
Ciinkii bu fiziki aktivitelerin femurda en kritik yiike neden oldugu belirtilmistir. Bu
hipotez Morlock vd. 2001 tarafindan da desteklenmistir. Bergman, 2002 incelenen bu
literatiirde yiirime sirasindaki en yliksek aktivite seviyesi s6z konusu oldugunda,
yiirlime sirasinda en yiiksek kalgca eklemi temas reaksiyon ani yiiriiylis donglistiniin
%18' inde ilk tepe) simiile edildigini gérmiislerdir. Ayrica incelenen bu literatiirde
yiirtime fiziki aktivitesinde femur basi-boynu (kalca eklemi) temas kuvveti aninda, bazi
kaslar hi¢ aktivite gostermedigi veya ihmal edilebilir seviyede oldugu hakkinda bilgi
verilmektedir. Yazarlar yiik biiyiikliiklerini “Orthoload” veritabanindan almis olup 87
kg. kiitleli bir hasta i¢in hesaplamstir.

Cizelge 2.3. 87 kg. Kiitleli Bir Insanin Yiiriime Sirasinda Femurunun Belirtilen Noktalarina Gelen Yiikler
(Bayoglu ve Okyar, 2015:3)

Euvvet (N) Nokta E K E: F
Kalca temas (durum a) Q =670 229 2067 2185
Abductor M 499 -37 —744 806
Tensor fascia latae-proximal M b2 -100 -114 163
Tensor fascia larae-distal M -4 G 163 164
Vastus lateralis L -B -159 799 315

Sonug { durum bve c) -121 -6l 2172 2176
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Yazarlar dogrusal olmayan statik biiyiik deplasmanli bir sonlu elemanlar metodu
kullanmis olup ylizey kontaklarini basitce baglamanin aksine daha gercek¢i temas
kosullart uygulayarak, sonlu eleman modelinin dogrulugunda bir artisa sebep
olmuslardir. Boylece, kilitleme vidalari kemigi simiile eden dis hareketine baglanirken,
civilerin kilavuz deliklerinde kaymalarina izin vermislerdir. Bu ylizeyler arasina
siirtinmeli kayma, 0.23' liikk bir (metal / metal) katsayis1 vermislerdir. Intramediiller
kanalda ¢ivi ve siingerimsi kisim arasindaki yiizeye, Eberle vd., 2009 tarafindan
Onerilen 0.3 siirtinme katsayis1 tayin etmislerdir. Temas yiizeylerinin ilk
penetrasyonunu ihmal etmiglerdir. Civi ve kilitleme vidalart i¢in malzeme 6zellikleri
olarak elastik modiilii 114 GPa., Poisson orani 0.3 ve akma dayanimi1 870 MPa. olan bir
titanyum alasimini (Ti-6Al-4V) tamimlamiglardir. Korteks ve spongioz dokulari,
dogrusal elastik bir gerilme-birim sekil degistirme davranisina sahip, homojen ve
izotropik ortam olarak modellemislerdir. Korteks ve spongioz bolgelerin elastisite
moduliinii 17 GPa. olarak almislardir. Poisson oranlarini ise her iki kemik yapisi i¢in
0,3 olarak almiglardir. Ag yapisinda ikinci dereceden dort yiizlii ve alt1 yiizlii elemanlar
kullanmiglardir. Kemik, ¢ivi ve vidalar i¢in maksimum eleman kenar uzunlugu sirasiyla
3, 1.25 ve 0.7 mm olarak belirlemislerdir. Kilavuz (vida) delikleri gibi kritik konumlara
ag takviyeleri uygulamuslardir. Ag yapisi, toplamda yaklasik 10° eleman ve 6x10°
diiglimden olusmaktadir. Mevcut ag konfiglirasyonu ig¢in, maksimum kal¢a yer

degistirmelerindeki hata ve birim sekil degistirme enerjisi %3 'e diisene kadar ag

1]
I

yakinsama analizi yapmiglardir.

]
\1

Sekil 2.15. U¢ Durum i¢in (a,b,c) Yer Degistirmeleri
(Bayoglu ve Okyar, 2015:4)
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Ug ayr durum icin, 6n (A) ve medial (M) goriiniimlerdeki yer degistirme
durumlaru Sekil 2.15' de gosterilmektedir. Kalga temas kuvvetinin tek basina
uygulanmasi, koronal ve sagital diizlemlerde 6nemli bir biikiilme olusturarak toplam yer
degistirme biiylikliigiine neden oldugunu goérmiislerdir. Durum a’ da femur basinda
toplam yer degistirme yaklasik 168 mm. olarak belirtmislerdir. Bu degeri oldukga
yuksek bir deger olarak yorumlamislardir. Durum b’ de kas kuvvetlerinin eklenmesi,
yalnizca kalga temas kuvvetinin neden oldugu sagital diizlemde asir1 biikiilmeyi
onledigini gormislerdir ve burada maksimum yer degistirmeyi 48.4 mm olarak
okumuglardir. Yapmin yer degistirmesini, kullanilan sézde fizyolojik sinir kosullari

tarafindan 6nemli 6l¢iide azaldigini gérmislerdir.

case a case b case c

Sekil 2.16. 3 Durum i¢in IM Civi Esdeger (von Mises) Gerilme Dagilimlari
(Bayoglu ve Okyar, 2015:4)
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IM Civideki maksimum esdeger gerilmelerini, a, b ve ¢ durumlart igin sirasiyla

5730, 2177 ve 326 MPa'nin okumuslardir.

1p 2p

x)“v ”
i
o ’ A
L i‘}'}« ."b\’{:(

A,

Sekil 2.17. 3 Durum i¢in Kilitleme Vidalar1 Esdeger (von Mises) Gerilme Dagilimlar1
(Bayoglu ve Okyar, 2015:4)

Ikinci proksimal kilavuz deligi, sirastyla b ve ¢ durumlarinda 288 ve 254 MPa'
lik esdeger gerilim ile dort kilavuz deligi arasinda en kritik olan olarak gérmiislerdir ve
buralarda daha yiiksek yiik aktarimina isaret oldugunu belirtmislerdir. Bununla birlikte,
a durumunda, 552 MPa' lik bir esdeger gerilimle ilk distal kilavuz deligi oldugunu
belirtmislerdir. Tiim durumlarda, ikinci proksimal i¢-kilitlemeli vida, sirasiyla a, b ve ¢
vakalar1 i¢in 460, 210 ve 215 MPa ile en kritik olan1 oldugunu gérmiislerdir. Kilitleme
vidalar tizerindeki maksimum gerilim, b durumunda 210 MPa (proksimal) ve 194 MPa
(distal) ve ¢ durumunda 215 MPa (proksimal) ve 110 MPa (distal) oldugunu ifade

etmislerdir.

Cizelge 2.4. 3 Durum i¢in Civi-Kilitleme-Vida Delikleri, Kilitleme Vidalar1’ nda Olusan von Mises
Gerilmeleri [MPa]
(Bayoglu ve Okyar, 2015:4)

Durum Cii Delikler Pimler
p 2p 1d 2d 1p 2p 1d 2d
a 5730 465 505 552 287 439 460 377 235
b 2180 223 288 229 145 190 210 194 149

c 326 162 254 109 81 157 215 1o 94




20

Kortikal birim sekil degistirmeler diyafizin anterior, lateral, posterior ve medial
yonleri boyunca izlendigi belirtmislerdir. Maksimum ve minimum birim sekil
degistirme bilesenleri Sekil 2.18.” te gdsterilmektedir. Ikinci proximal delik ¢evresinde
+ 7060p, —6830n ve distal kirik yiizeyinin lateral yoniindeki + 18960u, —8270u ana
¢ekme ve basma birim sekil degistirmeleri a durumunda okumuslardir. Durum b,
—4500p, + 4360p'luk birim sekil degistirme tepe noktalari, ikinci proksimal deligin
sirastyla medial ve lateral yonlerinde oldugunu gdérmiislerdir. Koronal diizlemdeki
biikiilme, a durumu ile karsilastirildiginda b durumunda ¢ok daha az belirgin olduguu
fark etmislerdir. Son olarak ¢ durumunda, alt boyun ve lateral sub-trokanterik agilarda

1650, + 1000u pik birim sekil degistirmeler kaydetmislerdir.
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Sekil 2.18. 3 Durum i¢in Femurdaki Birim Sekil Degistirme Grafikleri
(Bayoglu ve Okyar, 2015:5)
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Ug durum igin, kortikal kemigin proksimal ve distal kirik yiizeylerindeki toplam
deplasmanlar Sekil 2.18." te sunulmugtur. Ek olarak, eksenel ve kayma deplasmanlari
Cizelge 2.5 te gosterilmektedir. Sirasiyla 9.1, 2.4 ve 0.4 mm' lik maksimum
deplasmanlar a, b ve c¢ durumlart igin proksimal ylizeylerde bulundugunu

belirtmislerdir. Durum a ve b’ de, distal kirik ylizeyleri proksimal taraflara kiyasla ¢cok
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daha diisiik yer degistirmelere sahip oldugunu gérmiislerdir. Bu durumun tam tersine,

benzer bliytikliikleri ¢ durumu i¢in de okumuslardir.

prmumal distal  pispacerEnt
MAGNITUDE
/ TIME 1.000
S5 ( ‘ - 1900
|
LT 800
Q\‘ ~ 6.00

caseb( ) O Eg%

Sekil 2.19. Proksimal ve Distal Kirik Yiizeylerde 3 Durum i¢in Yer degistirme Dagilimlar
(Bayoglu ve Okyar, 2015:5)

Cizelge 2.5. 3 Durum igin Distal ve Proksimaldeki Eksenel ve Kayma Yer Degistirmeleri
(Bayoglu ve Okyar, 2015:5)

Proximal segment Distal segment

Axial Shear Total Axial Shear Tatal

Casea 6.3 6.6 9.1 0.4 1.1 1.2
Caseb 2.2 0.9 24 0.1 0.0 0.1
Casec 04 0.0 04 0.3 0.0 0.3

Bu literatiirdeki ¢alismanin amaci, femur kemiginin modellenmesinde sinir
kosullarmin IM ¢ivilerin tasarimi igin kritik oldugunu gdstermek oldugunu
belirtmislerdir. Bu amagla, li¢ farkli sinir durumu ve yiikleme kosulu test etmislerdir.
Durumlar a ve b i¢in bildirilen biiylik kalca yer degistirmeleri, bu modellerin, ¢
durumunda stabilite korunurken, yapinin mekanik stabilitesinde bir kayba (yani ¢ivinin
biikiilmesine) yol agtig1 sonucuna varmislardir. Agik¢a, a ve b durumlarinda gergekei
olmayan sapmalar gézlemlemislerdir. Biiylik trokanterik bolgedeki maksimum 2,3 mm,
en azindan ampirik olarak a ve b durumlarina kiyasla daha gercek¢i oldugunu

belirtilmislerdir

Filardi, 2017 gilinlimiiz intramediiler ¢ivileme sistemlerinde kullanilan kemik

¢ivi stabilitesini saglayan kilitleme vidalarinin olumsuzluklarini géz oniine alarak yeni
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bir geometri tasarimiyla ¢ivi modeli gelistirmistir. Tasarim bilezik, mil ve mil {izerinde

bulunan konik yiizlii pimden olugsmaktadir.

Holding Pin

Sleeve

Spindle

. -
. Conical Surface

Sekil 2.20. Filardi, 2017 IM Civi 3 Boyutlu Kati Modeli
(Filardi, 2017:3)

Sistemin mekanik calismasini (kayma) ise milin donme ve o6teleme hareketi
sonucu konik ylizlii pimin radyal genislemesi ile mediiler kanala ¢ikinti yaparak

tutunmas ile agiklamistir.

a Cc
Holding Pin Q/ g
Sleeve Aal
_— e "
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A\ / i Holding Pin
Vg

\Jk ;
Sekil 2.21. IM Civinin Mekanik Calisma Prensibi
(Filardi, 2017:3)

Yazar; literatiirde, ¢ivinin ¢ikarilip ¢ikarilmamasinin gerektigiyle ilgili dogrudan
iligkili bir kaynak bulamadigini belirtmistir. Kilitleme vidalarinin olumsuzluk iceren
yonlerini ise ¢ivinin iglevini yerine getirip ¢ikarildigi durumda, kemik iizerinde kalan
kilitleme vida deliklerinin aylarca kemikte kaldigin1 ve bu durumun kemigin egilme,
burulma kosullarinda gerilme konstrasyonu etkilerine sebep olup kemigi zayiflattigi ve
bu nedenle iyilesme goriildiikten sonraki ilk aylarda vidalarin ¢ikarilmasindan sonra

delinen alanlarin etrafindaki bolgede kirilmalar olusabilecegi seklinde ifade etmistir.
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Cizelge 2.6. Teorik Olarak Hesaplanan F ve A’ ya Bagli Konik Yiizeyde Olusan Baski Kuvveti ve
Gerilmeleri
(Filardi, 2017:4)

Angle d2(°) F(N) Arm of M (mm)} Displ. ¢ (mm) Displ. d (mm) A{mm?] @Q(N) o (MPa)

45 80 3 0156 0030 60 1206 201
a0 85 3 0313 0060 75 1281 171
180 a5 E} 0525 0121 85 1432 163
360 115 3 1250 0242 12,0 1733 144
720 155 3 2500 0485 16,0 2336 146

Yetiskin bir hastanin tibiasinin goriintiileri CT-database tarama ile elde etmistir. Elde
edilen tibia modelinden 17831 tetrahedron ag elemanli ve 5032 digimli sonlu
elemanlar modeli olusturmustur. Kemik malzeme Ozelliklerini ise lineer elastik
izotropik olarak modelleyip, korteks kemik dokusu i¢in 17000 MPa siingerimsi kemik
i¢in ise 700 MPa Elastisite Modulii olarak tanimlamistir. Civi malzemesi olarak ise 210
GPa Elastisite Modiilii’ ne sahip AISI 316L ¢eligini dogrusal elastik, izotropik ve
homojen bir modelleme yapmistir. Baglanti temaslar1 arasindaki siirtiinmeleri ise pim-
mil 0.4 ve pim-kemik 0.4 olarak vermistir. Civinin mekanik davranisini incelemek i¢in
tic farkli analiz yapmistir. Civinin alt kismindan 270 diigimii sabitleyerek {ist kismina
100 ile 1380 N. arasinda degisen normal kuvvet, 100 ile 500 N. arasinda degisen egme
kuvveti ve 100 ile 1000 Nmm. arasinda degisen burulma momenti vermistir. Ayrica ¢ivi
implantesi yapilmis tibianmn bir simiilasyonunu gerceklestirmistir. Iki farkli yiikleme
kosulunu analiz etmistir: ilki, 980 N." luk bir dikey ylik uygulanarak ve tibianin alt
kisminin (250 diiglim) sabitlenmesiyle elde edilen ylikleme durumu birinci, ikincisinde
ise tibia kemiginde bulunan kas ve eklem temas kuvvetlerini i¢in atif yaptig1r yayindan

yola ¢ikarak tanimlama yapmaistir.

Cizelge 2.7. Tibia Kemiginin Eklem Temas ve Kas Kuvvetleri

(Duda vd., 2001)

Components of muscle and joint contact forces X (N) Y (N) Z (N)
Knes = Quadriceps femoris Knee +2323 —15281 +214,9
Fibular collateral lig. —-1324 —568 —111,2
Fibular coilateral lig. Tibiaf collateral fig. Hiotibial tract +105,9 +3528 +73.2
Deltoid lig. +44,9 +157 + 57
fiotibial tract Quadriceps femoris +13,6 +303,5 —-328
Tibial collateral lig. +87,5 +41,1 +101,5
Tibialis anterior + 431 +519,5 + 523
"t Soleus -631 —675,0 —471
Soleus Ankle —120,0 +2070,4 —1544

z -
Tibialis anterior

Deltoid lig. Ankle

Teorik olarak hesapladigi konik ylizeyde olusan baski kuvveti ve gerilmeleri
dogrulamak i¢in analizlerde mile 2n’ lik bir donme vermistir. Teorik sonuglar sayisal

olanlarla iyi bir sekilde dogrulamay1 bagarmistir, mil {izerinde Slgiilen yer degistirmeler
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yaklagik 1.25 mm. iken, tutma piminin iist kisminda Slgiilen dikey genisleme (Y-eksen)

0.25 mm. olarak gormiistiir.

a o
e H 2500 a0t
e s 1 1.0
a5 |
s 124/
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Displacement X [mm) = Displacement Y fmm]
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Sekil 2.22. Civi i¢in a-) Bilezil-Mil Yer Degistirmeleri, Kemik i¢in b-) Temas Kuvveri, Gerilme, Birim
Sekil Degistirme Souglart
(Filardi, 2017:5)

1390 [N] 1 500 /N] 1000 [Nmm)] l
—

41381002 113824002 2 060m+002
3. 75524002 1.06%2+002 185424002
3.37=4002 9. 50624001 1.648e+002
2.987=+002 8. 316=+001 1. 442e+002

B 2.603=+002 7.130e+001 1.236e+002

B 2. 11%=+002 5.942a+001 1.030e+002
1.835+002 4.753e4001 £ 2394001
14534002 3.56524001 6.179e+001
7.977e+001 2.377e+001 4. 119«+001
4 .138=+001 1.186=+001 2 060e+001
4.057-017 1.0028-017 1.833=-018

Compression Bending Torque
Sekil 2.23. Civi i¢in 3 Farkli Yiikleme Durumu
(Filardi, 2017:7)
Civinin mekanik davranigini, sisteme ii¢ farkli yiikleme durumu uygulayarak
sayisal olarak incelemistir. ilk durumda, ¢ivinin tepesine 100-1390 N. arasinda degisen
dikey bir yiik uygulanirken, ugta 270 diiglim sabitlenerek sabit sinirlama olarak simiile

etmistir. Egilme durumunda ¢ivinin tepesine 100 ile 500 N. arasinda degisen bir kuvvet

uygulamisgtir; deplasmanlart 1.12 mm. ve gerilmeleri yaklasik 120 MPa. olarak



25

gormiistiir. Civi ucundan 100-1000 Nmm. arasinda degisen bir burulma moment
uygulamistir ve ¢ivi basi lizerine etki eden tork, 0.09 mm'lik bir yer degistirme ve 206

MPa'lik bir gerilim yarattigin1 gérmiistiir..
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Sekil 2.24. 3 Farkli Yiikkleme Durumuna Goére Gerilme-Yer Degistirme Sonuglari
(Filardi, 2017:6)

Implante edilmis ¢ivinin analizinde ise iki yiikleme durumu gerceklestirmistir.
Ik durum i¢in 980 N.” luk dikey (y-ekseni) bir yiik uygulayarak ve tibanin alt kisminda
200 digiim noktast sabitleyerek olusturmustur. Sonuglarin kemikte lokal olarak 2.87
mm.” lik yer degistirdigini farkederken c¢ivi tlizerinde ise 2.68 mm.’ lik bir yer
degistirmenin oldugunu goérmiistiir. Tibia kemiginde von Misses gerilmesini 70 MPa.
olarak Ol¢miistiir. Civi ile kemik arasinda bulunan temas noktalarinda ise gerilmeleri
220 MPa. olarak maksimum degeri okumustur. Civideki gerilme kemige nazaran daha
yiiksek olup 180 MPa. olarak bulmustur. Maksimum elastik birim sekil degistirmeyi ise
0.00248 olarak okumustur.
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LC1 - Vertical load S80 [N
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Sekil 2.25. Kemik-Civi Sisteminin Dikey Kuvvet ve Kas Kuvvetleri Yiikleme Durumunda Olusan Sonuglar
(Filardi, 2017:8)

Tiim kas ve eklem temas kuvvetleri de dahil ettiginde implant-kemik sisteminde
yer degistirme ve gerilme agisindan daha yiiksek etkiler oldugunu gérmiistiir. Ozellikle
tibianin gostermis oldugu yer degistirmeleri yaklasik 6.73 mm okumusken c¢ivi
degerlerini ise 6.37 mm. civarinda okumustur, Sekil 2.25. Bu ikinci durumda tibia ve
civi arasindaki goreceli yer degistirmenin 0,4 mm.' ye yiikseldigini géormiistiir. Ana
yonler boyunca ¢ivinin stabilitesini degerlendirmek icin yer degistirmenin ii¢ bilesenini
rapor etmistir, Tablo 2.8’ te, verilmistir.

Cizelge 2.8. 2 Duruma Gore Eksenlere Gore Yer Degistirme
(Filardi, 2017:7)

LC1 (Loading case with a 980N vertical load)
Dx (mm)} Dy (mm) Dz (mm)

Tibia 244 —0.85 125
Nail 230 —0.73 117
Error  (+6%) (+16%) (+7%)

LC2 (Loading case with muscular and ligaments forces)
Dx (mm) Dy (mm) Dz (mm)

Tibia 4.77 —0,65 471
Nail 4.53 —0,57 445
Error  (+5%) (+14%) (+6%)
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X ve Z yonleri boyunca hesaplanan bagil hatalar %10 degerlerinin altinda
kaldigini, uzunlamasina yondeki Y hata yaklasik %15' lik bir fark oldugunu bulmustur.
Bu sonug, bir kompresyon yiikiiniin, mediiler kanal i¢indeki ¢ivinin stabilitesini ve
dolayisiyla kirigin iyilesmesini etkiledigi anlamma gelir diye yorumlamistir. Yeni
tasarim ¢ivi, herhangi bir proksimal veya distal vida kullanmadan kendini kemige
tutturmak i¢in genisleyen tutma pimlerinin mekanik davranisindan meydana gelmistir.
Diger geleneksel intramediiller fiksasyon sistemlerine ¢ok benzer mekanik bir davranis
gosterir diye yorumlamistir. Sonug¢ olarak Kkilitleme vidast olmaksizin mekanik
calismasi olan bu ¢ivi sistemi; hastanin kemik dokusu yapisinin durumu, {iiretimi,
ticarilesip ameliyat sirasinda kullanilacak el enstiirmanlarinin uygunluk tasarimu,
implante edildikten sonraki her hasta i¢in kanal i¢indeki stabilitesi ve mediiller kanal
uygunlugu tartisma konusu olabilir.

Kwak vd., 2018 bu caligmalarinda porksimal femurun stabil olmayan boyun
kirig tlirlerinden olan intertrokanterik kiriklarinin sabitlenmesi i¢in ii¢ farkli tip
intramediiller ¢ivinin biyomekanik karsilagtirmasini deneysel ¢alisarak yapmiglardir. Bu
lic tip intramediiller ¢iviyi, osteoporotik insan kemigine karsilik gelen toplam 36
kompozit femuru 12’ serli gruplar seklinde ayirdilar. Osteoporotik insan kemigi kemik
erimesi olan insanin kemik yapisidir.

Kompozit kemiklerde kararsiz intertrokanterik kirik olusturmuslardir. Bu
orneklerin 12 tanesi kalca vida tipinde (grup 1), 12 tanesi U-bigak hibrit tipinde (grup 2)
ve diger 12’sini ise helisel bicak tipindeki (grup 3) intramediiller ¢ivi sistemlerinde
kullanmiglardir.

Deneysel caligmalarinda 6n yiikleme ve dongiisel yiiklemeden sonra, proksimal
kismin (femur basi) 3 eksene gore yer degistirmeleri stereo fotogrametrik (hassas
kameralarla yapilan goriintii kaydi) ve vida veya bigak ucunun femur basinin i¢indeki

yer degistirmelerini radyografik yontemlerle degerlendirmislerdir.

Sekil 2.26. Sonlu Elamanlar Analizindeki Yiikleme ve Sinir Sartlari
(Kwak vd., 2018:5)
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Daha sonra, dikey yiik, yapisal kirilma/kopma olusuncaya kadar 10 mm / dak' lik
bir hizda ylikleme yapmaya devam etmislerdir. Femur basindaki vida veya bicagin
ucunun hemen iizerindeki gerilmeyi ve kompresyon gerilimini 6l¢gmek i¢in ek olarak
sonlu elemanlar analizi ile modelleme yapmislardir. Sonuglar ise vida veya bigagin
eksenine gore proksimal parcanin rotasyonel degisimi grup 1' de grup 2 ve 3' e gore cok
daha fazla oldugunu gérmiislerdir. Sirasiyla; p = 0,016 ve p = 0,007. Varus ¢okmesi
grup 3'te grup 2'ye gore daha fazlaydi. (p = 0,045).

Femur bas1 i¢indeki vida veya bicagin kraniyal ve eksenel yer degistirmesi grup
3'te hem grup 1'e (swrasiyla p = 0,001 ve p = 0,002) hem de grup 2'ye (sirasiyla p =
0,002 ve p = 0,016) gore anlamli olarak daha yiiksek oldugunu bulmuslardir.

il TN

Group 1 Group 2 Group 3

ain (9)

Peak von Mises stress (Mpa)
@
principal st

= Group 1 Group 2 Group 3

mgn‘ gk

Group 1 Group 2 Group 3 Group 1 Group 2 Group 3

Sekil 2.27. Analiz Sonuglar1 Tepe von Mises Gerilmeleri ve Minimum Asal Birim Sekil
Degistirmeler

(Kwak vd., 2018:6)

Sonlu elemanlar analizinde grup 3, femur bagindaki bigagin ucunun hemen
tizerinde en yiiksek tepe von-Mises gerilim degerini (13.3 MPa.) ve kompresif gerilimi
(% 3.2) gérmiislerdir. Bu arada grup 1 ve 2, iki degerde benzer sonuglar gosterdigini
farketmiglerdir. Vidali hibrit tip ve bigak tipi, stabil olmayan intertrokanterik
kiriklarinda proksimal parganin rotasyon istikrarsizligini en aza indirmede daha etkili
olacag1 sonucuna varmiglardir. Ayrica helisel bigak tipin vidali bigak hibrit tipe gore
proksimal parcanin varus ¢okmesi ve femur basi i¢indeki kraniyal ve eksenel yer
degistirmesinin daha biiyilik oldugunu belirtmislerdir.

Putame vd., 2020 intramediiller kirik fiksasyonu i¢in elastik kendinden kilitlenen
civilerin tasarimimi ve mekanik davramisini belirlemek igin sayisal analizini
yapmislardir. Yapilan bu caligmada iki yeni ¢ivi tipinin mekanik davranigini klinikte
kullanilan bir tane c¢iviyi referans alarak karsilatirmak i¢in sayisal bir metod yolunu

izlemiglerdir. (Civi 1) Marchetti-Vicenzi'nin ¢ivisi (MV1), (Civi 2) bu ¢ivinin gézden
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gecirilmis bir tipi (MV2) ve (Civi 3) yeni bir Terzini-Putame ¢ivi (TP) tipi olarak {i¢
farkli ¢ivi tipi calismuslardir. ilk olarak, MV1 c¢ivisinin mekanik davranisi, cihazin
implante edildigi kemik geometrisini yeniden olusturmayr amaglayan 3 boyutlu
yazdirilmig  bir  bilesen  kullanarak  deneysel yiikkleme testleri  yoluyla
degerlendirmiglerdir. Bir sonraki asamada, esnek parcalari igeren ¢ok govdeli bir
yaklagima dayali olarak ilgili sayisal modeli olusturrmuslardir ve bu modelin daha 6nce

elde edilen ellerinde bulunan deneysel sonuglara goére dogrulamasini yapmislardir.

A

W
W\
W

\

MW, Mail

MV, Mail

TP Mail

Sekil 2.28. Femur Kemiklerine Implante Edilmis Ug Tip Civi
(Putame vd., 2020:6)

MV2 ve TP tiplerindeki ¢ivilerin sayisal modellemelerini yaptilar ve MV 1 ¢ivisi
ile karsilagtirarak tiim c¢ivilerin kompresyon, gerilme, egilme ve burulma durumlarimni
incelemislerdir.

Ayrica ¢ivi-kemik diizenegine cesitli yiikleme kosullar1 i¢in elastik kendinden
kilitlemeli mekanizma tarafindan saglanan mekanik stabiliteyi 6lgmek i¢in bir stabilite

indeksi (SI) tanimlamiglardir.
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Sekil 2.29. Sinir Sartlar1 ve 4 Noktada Egme
(Putame vd., 2020:4)

Bunlara ek olarak; kuvvet- moment ile yer degistirme -rotasyon egrilerinden
hesaplanan ¢ivi-kemik sisteminin sertligi agisindan elde edilen sonuglar1 sunmuslardir.
Elde edilen sonuglarda sayisal modellerin yilike karst yer degistirme egrilerini
degerlendirip iyi tahminler sagladigini ifade etmislerdir. TP ¢ivi tipi, benzer performans
gosteren diger iki cihazdan 6nemli dlgiide daha yiiksek bir SI (MV1 i¢in 27 N’ a karsi
TP icin 380 N) ve daha biiylikk bir egilme sertligi durumu olusturabildigini
kanitladiklarint ifade etmislerdir. (MV1 i¢in 370 Nmm/°® ile TP i¢in 1.532 Nmm/°
arasinda degisen biikkme yiikii i¢in rijitlik farki)

Bayraktar vd., 2004 insan femur kemigini olusturan trabekiiler (yumusak) ve
kortikal (sert) dokularinin elastik ve akma 6zelliklerini incelemislerdir. Femur kemigini
olusturan dokularin elastik 6zelliklerini belirlemek biyolojik, klinik ve mekanik olarak
biiyiilk 6neme sahiptir. Femur kemiginin elastik 6zelliklerini yasa, cinsiyete, irka, yasam
kosullarina ve beslenme sartlarina bagli olarak degiskenlik gosterdigi icin mekanik
Ozelliklerini belirlemek olduk¢a zordur.

Yazarlar bu calismay1 yaparken trabekiiler dokunun elastik, gerilme ve akma
ozelliklerinin kortikal dokuya benzer oldugunu varsaymislardir. Etkili doku modiilii ve
akma birim sekil degistirmeleri, goriiniir seviyede mekanik test ve numuneye 6zgii,

yiiksek ¢oziiniirliklii, dogrusal olmayan sonlu eleman modellemesinin bir
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kombinasyonu kullanilarak 11 dondrden alinan kadavra insan femur boynu (femur basi)

numuneleri i¢in kalibre etmislerdir.

Cizelge 2.9. Trabekiiler Doku i¢in Elastik Modulii Karsilagtirilmasi

(Bayraktar vd., 2004:28)

Reference Anatomic site Method Spec./ indent." (donors) Eiissue (GPa)
Ulrich et al. (1997) Human femoral head Experiment-FEA 6 (6) 3.5-8.6"
Rho et al. (1997) Human vertebra Nanoindentation® 72(2) 134420
Hou et al. (1998) Human vertebra Experiment-FEA 28 (28) 5.7+1.6
Ladd et al. (1998) Human vertebra Experiment-FEA 5(5 6.6+1.0
Turner et al. (1999) Human distal femur Nanoindentation® 30(1) 181+1.7

Acoustic microscopy 3() 17.5+1.1
Zysset et al. (1999) Human femoral neck Nanoindentation N/AY (8) 11.4+56
Niebur et al. (2000) Bovine proximal tibia Experiment-FEA® 7(M 18.7+34
This study Human femoral neck Expenment-FEA® 12(11 18.0+2.8

Trabekiiler doku ozelliklerini daha sonra 34 donodrden olusan benzer bir
yontemle elde ettikleri insan femoral diyafizer kortikal kemik orneklerinin Olgiilen
elastisite modiilii ve akma dayanimi birim sekil degistirmeleri ile karsilastirmislardir.
Kortikal doku 6zelliklerini, damar gozenekliliginin etkileri istatistiksel olarak ortadan
kaldirilarak elde etmislerdir. Sonuglarda, ortalama elastisite modiiliiniin, kortikal (sert)
doku i¢in 19.97+1.8 GPa. trabekiiler doku i¢in %10 daha diisiik 18.07+£2.8 GPa
.(p<0.05) ve trabekiiler doku i¢in %0,2 ofset akma dayanimina karsilik gelen birim sekil
degistirmenin %15 daha disiikk oldugunu goérmislerdir. (%0,62 + 0.04'e karsi
%0,73+0.05, p<0.001) Trabekiiler doku i¢in ortalama 0,62 olan g¢gekme-basma akma
dayanimi asimetrisi, kortikal kemik i¢in literatiirde bildirilen degerlere benzer oldugunu
gormiislerdir. Trabekiiler doku icin elastisite modiilii ve akma dayanimina karsilik gelen
birim sekil degistirmerinin kortikal dokudan biraz daha diisiik olmasina ragmen, bu
farkliliklarin kiimiilatif etkisi nedeniyle doku kuvvetinin kortikal kemik i¢in yaklasik
%25 daha fazla oldugu sonucuna varmislardir.

Herrera vd., 2020-a femur saftinda bulunan spiral kiriklarina uygunlanmis
intramediiller ¢ivinin stabilitesinin biyomekanik incelemesini yapmiglardir. Femoral saft
kiriklarindan olan spiral kiriklar biyomekanik acidan en karmagik kiriklardir. Civi ile
femur mediiller arasinda iyi bir temas olmamasinin sonucunda yiiksek morbidite ve
onemli komplikasyonlar gibi durumlar dogurdugunu belirtmislerdir. Femurun farkl
spiral kirtk uzunluklari ve bosluklari olan {i¢ boyutlu sonlu elamanlar modelini
olusturmuslardir. Hem proksimal hem de distalde ikiser transversal kilitleme vidasi
diisiintilerek bir IM femur ¢ivi kullanmiglardir. Osteosentezin uygun stabilitesini
dogrulayan ameliyattan hemen sonraki durumu ele almislardir.

IM ¢iviler, femur basmin (kalga eklemi) femoral kondillere gore yerel
hareketliligi, kirik bolgesindeki fragmanlar arasindaki goreceli yer degistirmeler, ¢ivi ve

kilit vidalarindaki gerilmeler ve kortikal kemikteki gerilmeler dikkate alinarak, femur
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spiral kiriklarinin uygun stabilitesini saglayip sagmaladigini incelemislerdir. Elde
ettikleri sonuglarda, spiral femur kiriklarinda IM ¢ivilerin kullaniminin uygun bir
cerrahi teknik olarak diisiiniilebilecegini ve yeterli kirik iyilesmesi elde etmek icgin
yeterli stabilite sagladigini gérmiislerdir.

Herrera vd., 2020-b femur kemiginde bulunan suprakondiler kiriklaria
uygunlanmig anterograd / retrograd ¢ivilemenin stabilitesinin biyomekanik incelemesini
yapmislardir. Suprakondiler femoral kiriklar, iki yas grubunu etkileyen femoral saft
kiriklarinin dikkate deger bir yiizdesini olusturdugunu belirtmislerdir. Bu tiir kiriklarin
cerrahi tedavisi tartigmali olmaya devam etmekte oldugunu ifade etmislerdir. Bu tiir
kirik tiirleri i¢in plak-kayan namlulu kilitli kondiler plaka, daha az invaziv stabilizasyon
sistemi veya intramediiller c¢ivileme gibi fiksasyon segenegi olarak kullanilmakta
oldugunu belirtmiglerdir. Yazarlarin yaptiklar1 bu ¢alismada ise en iyi ¢ivileme ve
kilitleme konfigilirasyonu se¢imini belirlemek i¢in suprakondiler femoral kiriklar tip A'
da anterograd ve retrograd ¢ivilemenin biyomekanik davranisi hakkinda karsilastirmali
bir konuyu ele almiglardir.

Hem anterograd hem de retrograd ¢iviler i¢in femoral suprakondiler kirigi ve
farkli ¢ivileme konfigilirasyonlarinin modellenmesi i¢in femurun ii¢ boyutlu sonlu
eleman modelini olusturmuslardir. Osteosentezin uygun stabilitesini dogrulayan
ameliyattan hemen sonraki durumu ele almislardir. Elde ettikleri sonuglarda, anterograd
civiler i¢in daha iyi bir biyomekanik davranis gdstermis oldugunu, kiiresel hareketler
acisindan daha iyi bir stabilite imkani, vidalarda daha diisiik gerilme ve kortikal kemikte
daha az gerilme konsantrasyonu oldugunu goérmiislerdir. Bu nedenle, analiz edilen
kiriklar ve osteosentez tipleri i¢in anterograd civilemenin daha iyi bir cerrahi secenek
oldugu, femur suprakondiler kiriklarinda miitkemmel bir endikasyon oldugu, retrograd
civilemeye kiyasla yararlar1 olan ve daha fazlasini saglayan daha iyi bir stabilizasyon
sagladigi gibi kanitlara varmiglardir.

Wang vd., 2019 yapmis olduklar1 caligmada subtrokanterik (femur boynuna
yakin) kirik tipleri i¢in antirotasyonu incelemek amaciyla 3 tip sistemin mekanik
davraniglarin1 arasgtirmiglaridr. Yaptiklari incelemede bu 3 tip sistemin biyomekanik
anlamda en uygununu tartismislardir. Bu sistemler arasinda karsilastirma yapmak igin
sonlu elemanar yontemi kullanmuslardir. Inceledikleri sistemler femur kemigi igine
yerlestirilen sistem ve diger iki sistem femur korteks doku yiizeyine(plak) implante

edilen iki sistemlerden olusmaktadir. Yapmis olduklari ¢alisma sonucunda stabilite
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anlaminda kemik icine implante edilen PFNA (Proksimal Femur Nail Antirotasyon)’

nin daha olumlu oldugunu gérmiislerdir.

= o i
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PFLP-Model 111
LISS-Model 111
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Sekil 2.30. Femur Boyun Kirilarinda Kullanilan 3 Tip Sistemin Es Deger Gerilme Dagilimlar1
(Wang vd., 2019:7)
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Gok vd., 2017 yapmis olduklar1 calismada femur boyun kiriklarinda kullanilan
iicgen fiksasyonlamada farkli malzemelerin en iyi hangisinin mekanik performans
gosterdigini incelemislerdir. Sistem icin ele aldiklari malzemeler paslanmaz g¢elik,
titanyum ve kobalt kromyum alagimlaridir. 3 boyutlu tasarim modelini olusturken femur
kemigini tarayip elde ettikleri nokta bulutundan kati model olusturmuslardir. Femur
boyun kingimi ii¢ boyutlu modelleme araciligiyla yapmislardir. Sonlu elemanlar
yontemi yaptiklar1 ¢aligmada sinir sartlarini tanimlamis ve ele aldiklart malzemelerin
mekanik oOzelliklerini kullandiklar1 yazilima atamiglardir. Yapmis olduklar1 yapisal

analiz sonucunda en avantaj gosteren malzemenin titanyum alasimi oldugunu

gormiiglerdir.

B Fixed Support
B Force: 350.N

I VST

(Gok vd., 2017:81)
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3. MATERYAL VE YONTEM

Femur boyun kiriklarinin tedavisinde kullanilan birgok tiir c¢ivi sistemi
mevcuttur. Bu ¢ivi sistemleri femur boynuna atilan vidalarin atilma bigimi ve sayisina
gore degiskenlik gostermektedir. Ayrica femur boyun kiriklarinda kullanilan acik
ameliyatla implante edilen plak sistemleri de vardir. Giiniimiizde ise ¢ogunlukla IM ¢ivi
sistemleri tercih edilmektedir. Bu caligmada tasarimi yapilan sistemin 3 boyutlu kati
modelinin olusturulmasi 3.1. baglhiginda bahsedilmistir. Implante sistem icin gerekli olan
insan femuru 3 boyutlu kat1 modelinin nasil olusturuldugu hakkinda bilgi 3.2. baslhiginda
verilmistir. Ortopedik ve dental implantlar i¢in biiylik bir 6neme sahip biyomedikal
malzeme hakkinda bilgiye ise 3.3. bashiginda yer verilmistir. 3.4. basliginda ise sonlu

elemanlar yonteminin teoriginden s6z edilmistir.

3.1. Proksimal Femur Civi Sisteminin U¢ Boyutlu Kati Modellenmesi

Proksimal femur ¢ivi sistemi 3 boyutlu kati modeli olusturulurken literatiir
taranmis, implant {reticileri ile gorisiilmiis ve doktor fikirlerine ulasilmistir. Tim
bunlar sonucunda sistem tasarimi yapilirken genel femur kemigi anatomik yapisina
uygun bir tasarim yapilmistir. Civi tasarimi proksimalde eskenar yamuk (trapez profil)
kesitle baslarken distale dogru dairesel bir yap1 halini almaktadir. Civi boyu 200 mm.
olup hem boyun hem de proksimale yakin ¢oklu saft kiriklar1 i¢in tasarim gelistilebilme
avantaj1 saglamaktadir. Dairesel yap1 hali almasinin sebebi mediiler kanalin dairesele
yakin bir kesit olmasindan dolayidir. Distale dogru dairesellesen kesitin dis ¢ap1
ortalama 10 mm. olarak tasarlanmis olup, uygulanacak vakanin diyafiz bolgesindeki
korteks doku kalinlig1 ve mediillerin ¢apina gore konfigiirasyon yapilabilmektedir. Civi
sabit capa gectikten sonra genel femur kemigi yapisina uygun olmasi, implante
durumunda kolaylik saglamasi ve femur kemiginin dogasi geregi kanalindaki egri
geometriye uygun olmasi i¢in 4°° lik bir biikiim ile sekillendirilmistir. Ameliyat
opresyonlarinda kullanilan kantillii mil i¢in ¢ivide boydan boya 5.25 mm. ¢apinda derin
delik tasarimi yapilmistir. Civinin distaline yakin bolgede 4.5 mm. ¢apinda bir adet
kilitleme vida deligi bulunmaktadir. Civinin distal kismanda ise implante esnasinda
kolaylik saglamast i¢in yariklar modellenmistir. Civinin proksimal kisminda
kompresyon vida ¢iftinin kaymasina engel olacak sikistima vidasi yuvasi ile birlikte
implantin sokiilme aninda kolaylik saglamasi i¢in tepe vidasi yuvasit bulunmaktadir.

Ayrica ¢ivi proksimalinde kompresyon vida ¢iftinin gectigi delik ¢ifti bulunmaktadir.
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Sekil 3.1. Proksimal Femur Civisi

Tepe vidas1 mekanik anlamda higbir islev tasimiyor olup, spongios (yumusak) dokunun
civnin proksimal ksimindan ¢ivi igerisine ilerlemesine engel olmaktir. Bu da ¢ivinin

sokiilme esnasinda kolaylik saglamaktadir.

Sekil 3.2. Tepe Vidasi

Sikistirma vidast kompresyon vida ¢iftinin mekanik olarak hareketini ve
kaymasini engellemeyi amaclayan bir vidadir. Tasarimi lag vidasina basacak sekilde

yapilmistir.

Sekil 3.3. Sikistirma Vidasi

Kompresyon vida ¢iftini olusturan vidalardan olan lag vidasinin ¢ap1 11 mm,
boyu ortalama femur boyun kemiginin uzunluguna gore tasarlanmis olup 105 mm’ dir
ve boylart konfigiire edilebilmektedir. Ayrica lag vidasi iizerinde iki kirik pargayi
kompresyon esnasinda fonksiyonu olan yariklar modellenmistir. Spongios dokuya
tutunum i¢in yiv yiizey alanlar1 u¢ kisma dogru artan sekilde bir tasarim yapilmistir.

Ayrica diger vida ciftinin ¢alistig1 bir kanal modellenmistir.
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Sekil 3.4. Lag Vidasi

Vida ¢iftinin bir diger vidasi olan kompresyon vidasinin uzunlugu 100 mm olup
lag vidasi ile uyumlu calismas1 amaglanmistir. Kompresyon vidasi, lag vidasi iizerinde
calistyor olup, iki kirik kemik parcasinin kompresyonunu saglayip sabitlenmesini

amaclamaktadir.

Sekil 3.5. Kompresyon Vidast

Kilitleme vidasinin dis dibi, dis istii c¢api, dis dibi radyuslar1 standart olup
(ASTM F543) boyu ise bu calismada kullanicak kemik modeline gére 41 mm olarak
tasarlanmistir. Tasarim standartlar1 geregi bu vidanin korteks doku iizerine kendinden

klavuz agma 6zelligi mevcuttur.

Sekil 3.6. Kilitleme Vidasi
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Proksimal femur ¢ivi sistemi genel montaji disiiniildigii zaman ¢ivi,
kompresyon vida ¢ifti, sikistirma vidasi, tepe vidasi ve kilitleme vidasindan

olusmaktadir.

emerﬂHm

7
Sekil 3.7. PrﬁEsimal Femur Civi Sistemi

3.2. Femur Kemigi ve Sistem Implante Hali U¢ Boyutlu Kati Modeli

Insan femur kemigi 3 boyutlu kati modeli olusturmanin farkli yollar
bulunmaktadir. Literatiir incelemesinin sonucuda kemik modelinin olusumu bilgisayarh
tomografi taramasi (CT) ile elde edildigi goriilmiistiir.

Bu ¢alismada ise femur kemigi 3 boyutlu kati modeli, insan femur kemiginin
Olclilerine uygun 50 cm boyunda maket sol femur kemiginin 3 boyutlu optik
taramasiyla olusturulmustur. Tarama cihazinin hassasiyeti maksimum 0.05 mm’ dir.

Elde edilen tarama verisinde iyilisterme yapilip nokta bulutu haline getirilmistir.

{

Sekil 3.8. Femur Kemigi Tarama Verisi Sekil 3.9. Femur Kemigi Nokta Bulutu

Nokta bulutundan ise femur kemiginin kat1 modeli olusuturulmustur. Femur

kemigini inceledigimiz zaman genel anlamda iki ana dokudan olugmaktadir.
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Nokta bulutundan elde edilen kat1 modelden ise bu iki doku kati model olarak
tasarlanmistir. Dokular hakkinda detayl bilgiler 4.1. boliimiinde bahsedilmistir.

Sekil 3.10. Korteks 3 Boyutlu Kati Modeli

Sekil 3.11. Spongios 3 Boyutlu Kat1 Modeli

Caligmanin temeli geregi yukarida elde edilen 3 boyutlu kati modellerinde femur
boynunda bir kirik profili tasarim1 yapilmasir.

O
o\

/

Sekil 3.12. Fermur Boynu Kirik 3 Boyutlu Kati Modeli

Tiim 3 boyutlu kati modellerinin tasariminin ardindan ¢ivi sisteminin femur
kemigi i¢ine implanti gergeklestirilmistir. Bu implante gergeklestirilirken ameliyatlarda
geceklesen islem sirasina gore yapilmistir. Femur-Proksimal femur ¢ivi sistemi gercek
implante haline gore, elde edilen spongios doku 3 boyutlu kati modeli ¢ivi sistemine
gbre implante i¢in tekrar modellenmistir. Korteks doku ise ger¢ek implante durumdaki

vidalara gore tekrar olusturulmustur.

g l/;'\\

Sekil 3.13. Fermur-PFN Sistemi Implantasyonu 3 Boyutlu Kati Modeli
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3.3. Biyomedikal Malzemeler

Ik olarak 1950’ lerde havacilik endiistrisinde kullanilmaya baslanan Titanyum
giin gectikce Onemini arttirmistir. Saf Titanyum ve Titanyum alagimlar, yliksek
mukavemet agirlik orani, yiiksek korozyon direnci ve miikkemmel biyouyumluluk gibi
ozellikleri ile ortopedik ve dis implantlar1 imalatinda kullanilmaya baglanmistir.
Giliniimiizde, degisken bilesimlere ve mikro yapilara sahip ¢ok sayida alasimi
mevcuttur. Saf Titanyum' un biyomedikal malzeme olarak kullanimi 1960' larda
baslamistir. Saf Titanyum, diger biyomedikal malzemelerle karsilagtirildiginda {stiin
korozyon direnci ve biyouyumluluk kabulii gdstermesine ragmen, mukavemet ve sertlik
acisindan dezavantajlara sahip olmustur. Bu tiir dezavantajlarin {listesinden gelmek igin,
saf Titanyum' dan daha yiiksek mukavemete ve yeterli korozyon direncine sahip olan
Ti6Al4V alagimi, tibbi uygulamalarda saf Titanyum' un yerine kullanilmaktadir.
Titanyum alagimlari, insan kemigine benzer bir elastisite modiilii ve yiiksek yorulma
dayanimi gerektiren sert doku deplasmanlarina uygun biyomedikal malzemeler olarak
uygulanir. Titanyum alasimlarinin elastisite modiili 55 ila 114 GPa arasinda
degismektedir ve kemigin elastisite modiilii genellikle 10 ile 30 GPa arasindadir; bu
nedenle implantlarin elastisite modiiliiniin kemigin elastisite modiiline daha yakin
olmast beklenmektedir. Saf Titanyum ile Aliiminyum (Al) iceren alagimlar
karsilastirildiginda, alasimda bulunan Al sayesinde Al ile alasimlandirilmis Titanyum’

un daha iyi mekanik 6zellik gosterdigi goriilmiistiir.

3.4. Sonlu Elemanlar Analizi

Kolon, kiris, mil gibi basit geometriye sahip makine parcgalar1 temel mekanik
metotlar1 ile kolaylikla hesaplanabilir. Fakat ger¢ek makine parcalari, biyomedikal
implantlar ve insan dokular1 nadiren bu kadar basit hesaplanabilir ve tasarimcilarin
yaptiklari sayisal ve deneysel ¢oziimlemelerde daha az etkili olmaktadir. Bilgisayarlarin
niimerik tekniklerde cok kullanmisli oldugu bir¢ok miihendislik uygulamasi vardir.
Biyomekanik veya mekanik tasarimda bilgisayar destekli tasarim (Computer Aided
Design/CAD) olarak adlandirilan yazilimlar agirhikli olarak kullanilir.  Analiz
yontemlerinden sonlu elemanlar analizi (Finite Element Analysis/FEA) bu 3 boyutlu
katt modelleme yazilimlar1 ile tam bir biitiin halindedir. Bu matematiksel teori ve
uygulama metotlar1 olduk¢a genistir. Ayn1 zamanda ticari olarak Ansys Workbench,
Nastran, Algor gibi bircok FEA yazilim paketi bulunmaktadir. Statik ve dinamik, lineer

ve lineer olmayan, gerilim ve yer degistirme analizleri; serbest ve zorlanmaisg titresimler,
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1s1 transferi, gerilim ve yer degistirme analizleri ile birlikte yiiriitiilebilen elastik
kararsizlik, burkulma, akustik; elektrostatik ve manyetik, 1s1 transferi ile kombine
calisabilen akigkanlar dinamigi; boru i¢i analizler, ¢oklu disiplinler, biyomedikal
implantlar, yumusak doku mekanigi gibi bir¢ok sonlu elamanlar analiznin uygulama

alan1 vardir (Sezgen, 2016).

.595813 Il
1.19163

1.78744

2.38325
2.97906 I

3.57488

4.17069

4.7665

5.36232

a) b)

Sekil 3.14. Ansys Sonlu Elemanlar Yazilimi1 Kullanilarak Elde Edilen AORT Damar1 Modeli.
(a) Meshli Model, (b) Sekil Degistirme Dagilimlari.
(Yang, 2019)

Gergek bir biyomedikal metal pargcanin siireklilik gdsteren bir elastik yapisi
vardir. FEA yapty1 dogru tanimlanmus, kiiciik ve sonlu elastik alt-yapilara (elemanlara)
boler. Her bir eleman siirekli elastik davranis bozulmadan, malzemenin mekanik ve
geometrik 6zellikleri korunarak polinom fonksiyonlar1 ve matris islemleri ile tanimlanir.
Yiikler (yer cekimi, dinamik, 1sil) elemanlara, eleman yilizeyinden veya eleman
diigiimiinden uygulanabilir. Elemanlardaki diiglimler, elemanlar1 birbirine baglayan,
elastik ozellikleri olusturan, sinir kosullarini igeren, kuvvetleri (baglant1 ya da govde)
tagityan eleman yapisinin en temel ve en kiigiik birimidir. Diiglimlerin (node) serbestlik
derecesi (DOF) (degrees of freedom) vardir. Bir diigiimde var olan agisal ve 6telenme
hareketleri yani serbestlik derecesi birbirinde bagimsizdir. Bir yapidaki her bir eleman
lokal olarak matris formunda tanimlanir, daha sonra ortak diigiimler boyunca toplu
sistem matrisi olusturulur. Uygulanan yiikler ve smnir sartlar1 ile serbestlik
derecelerindeki bilinmeyen yer degistirme sonuglari matris igslemleri ile belirlenir. Bu
islemler tamamlandiktan sonra, yer degistirme sonuglari ile temel elastisite hesaplari

yapilarak gerilme ve gerinim sonuglarini elde etmek ¢ok kolaydir.
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Yapisal mekanikte kullanilan modern sonlu elemanlar metodu 1940’lardan beri
kullanilmaktadir. En biliyiik sigramasin1 bilgisayar destekli olarak kullanilamaya
baslandiginda saglamistir. Daha detayli ve ayrintili geometrileri daha hassas mesh
modelleri ile tanimlamak miimkiin olmustur. Sonlu elemanlar metodu siirekli sistemleri
sayisal tekniklerle belirli alanlara boldiigii i¢in beraberinde kaginilmaz bazi hatalar1 da
getirmistir. Bu hatalar su sekildedir:

Hesaba dayali hatalar, gercekte sayilar sonsuza giderken, bilgisayar ortaminda
tanimlamaya gore sonludur. Meydana gelen bu hatalar kullanilan sayisal integrasyon
formiillerinden kaynaklanir. Piyasadaki bir¢ok sonlu elemanlar yazilimi1 bu hatalar
minimuma indirmeye ¢alismaktadir ve kullanicilar genelde mesh hatalar ile
ilgilenmektedir.

Ayriklagtirma hatalar1, bir geometrideki devamli yap1 i¢in sonlu elemanlara
ayirma islemi i¢in bir¢ok varyasyon vardir. Gergekte sonsuz olan yap1 sonlu elemanlara

boliiniince beraberinde ¢esitli hatalar1 da meydana getirmektedir.
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Sekil 3.15. Yapisal Problem: (a) ideal Model, (b) Sonlu Elemanlar Modeli.
(Shigley et al. 1989)

Sekil 3.15°de verilen geometride {i¢ diiglimlii, diizlemsel gerilime maruz, liggen
seklinde elemanlar kullanilmigtir. Bu eleman tiirii iki temel kusura sebep olmaktadir. Bu
eleman deformasyondan sonrada diiz kalan kenarlara sahiptir. Sorunlardan ilki,
geometrinin egimli yapisindan kaynaklanir. Sekilde goriildiigii iizere, biiylik egimli
bolgenin matematiksel modeli olduk¢a zayifken deligin modeli buna nazaran daha
iyidir. Bir diger sorun ilkine kiyasla ¢ok daha miihimdir. Ideal modelde gesitli
bolgelerde gerinim degerleri siirekli ve hizli degismektedir. Sonlu elemanlar modelinde
gerinim, elemanlarin merkezinden elde edilerek ortalama bir yaklagim yapar. Kisaca bu

modelde sonug¢ yaklasimi oldukca zayiftir. Bu sonuglar1 daha dogru bir yaklasim
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yapmak i¢in mesh yogunlugu artirilmali veya sekiz digiimli dortgen eleman
kullanilmahidir. Ciinkii bu eleman egimli kenarlar1 tanimlarken ¢ok daha iyi bir
interpolasyon fonksiyonu kullanilir.

Sonlu elemanlarda destekler ve kuvvetler diigimler aracilifiyla tanimlanir.
Sekilde sol tarafta sabit geometri diiglimler {izerinden aktarilmistir. Sag tarafta

uygulanan yiik sadece ii¢ diigiimden uygulanmustir.

— /[
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Sekil 3.16 a)Tek Eksenli Elemanlar, b) Yiizey Elemanlar, ¢) Kat1 Elemanlar, d) Ozel Amagli Elemanlar
(Sezgen, 2016).

Sonlu eleman ile ¢6ziim metodu, dogrusal kafes kiris elemani kullanilarak, tek-
boyutlu cok basit bir problem iizerinde acgiklanacaktir. Bir kafes kiris elemani, sabit
kesit-alan1 A, uzunlugu I ve elastisite modiilii E olan, gerilme veya sikistirma etkisinde,
yiiklii bir ¢ubuktur. Temel kafes kiris elemani iki diigiime sahiptir. Tek-boyutlu bir
problem i¢in, her bir diigiim, sadece bir adet serbestlik derecesine sahip olacaktir. Bir
kafes kiris elemani, esitlik 3.4.1° de verilen bir yay oraniyla, basit dogrusal bir yay

olarak modellenebilir.
AE
k = = (3.1)

&
L (e) L
N w

Sekil 3.17. Basit Yay Elemani
(Sezgen, 2016).
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Sekil 3.17°de i ve j diigiimleriyle gdsterilen, yay orani ke olan bir yay elemani (e)
dikkate alinmistir. Bunun iizerine, saymin neye karsilik geldigi karmasasini engellemek
i¢in, diiglimler ve elemanlar, parantezler i¢inde numaralandirilacaktir. Saga yonelmis
tim f kuvvetleri ve u yer degisimlerinin pozitif oldugunu kabul ederek, her bir
diigiimdeki kuvvetler asagidaki gibi yazilabilir.
fie = ke(u; — ) = keu; — keu; (3.2)

fie = ke(u; —u) = —keu; + ke, (3.3)

Iki esitlik, asagidaki gibi, matris seklinde ifade edilebilir.

b=
= 3.4
b =10 G4
Sonraki asamada, Sekil 3.18.a° da gosterilen iki-yayli sistem dikkate alinarak,
elemanlarla diiglimler numaralandirilir ve her bir diigiimdeki toplam dis kuvvetler, Fi,

F2 ve F3 seklinde etiketlendirilir. Eger, ayr1 serbest-cisim diyagramlari ¢izilecek ise, i¢

kuvvetler, Sekil 3.18.b” de oldugu gibi ortaya konulur.

Fl%/ /\:v r'\’\’ /\
)
)

Sekil 3.18. iki Elemanli Yay Sistemi: a) Sistem Modeli, b) Ayrik Serbest Cisim Diyagramlari.
(Sezgen, 2016).

Her bir yay i¢in (3.4) denklemi kullanilarak,

fia ky —k1) (Uy

Eleman 1 { ’ } = { }{ } 3.5
o) Tk ke Sl (3-3)
f2,2 ky =k (U,

Eleman 2 { ’ } = { }{ } 3.6
ford T loky Ky WU (3.6)

bulunur. Her bir diigtimdeki toplam kuvvet

Fy=fi1F, =fo1+ f2, ve F3 = f3, seklindedir. Iki matrisi dis kuvvetler cinsinden
birlestirilerek esitlik 3.7 elde edilir.
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fia F (kl -k, 0 \ Uy
fon + fo ={Fz}= ki O+ k) _kz}{uZ} 3.7)
f3 F3 0 —k, k, | \us

Bir diiglimiin yer degistirmesi biliniyor ise, diiglimdeki kuvvet bilinmeyendir.
Ornegin, Sekil 3.18a” da duvardaki 1 diigiimiiniin yer degistirmesi sifirdir, bu nedenle
F1 bilinmeyen tepki kuvvetidir (bu noktaya kadar sistemin bir statik ¢ézimi
uygulanmamistir). Eger bir diigiimiin yer degistirme degeri bilinmiyor ise, bu durumda
kuvveti biliyoruz demektir. Ornegin, Sekil 3.18a" da 2 ve 3 diigiimlerinde yer

degistirmeler bilinmeyendir ve F2 ve F3 kuvvetleri belirtilmelidir.
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4. ARASTIRMA BULGULARI VE TARTISMA

4.1 Malzemenin Sayisal Modelinin Olusturulmasi

Intramediiller ¢ivi sistemleri i¢in gerekli olan mekanik testler aragtirllmigtir. Bu
arastirma sonucunda ASTM F1264 biyomekanik test standardina ulagilmistir. Yapilan
detayl arastirmada ABD ve Avrupa’ da ¢ivi iiretimi yapmak isteyen veya ¢ivi liretimine
devam eden firmalar igin iireticinin garanti beyanm1 olan ve bir anlamda da {iriiniin
pasaportu olarak da ifade edilen CE ve ISO 13485 sertifikalarini almasi i¢in veya
sertifikalar1 olup da {iiretimine devam eden firmalardan belirli periyotlarda istenen
ASTM F1264 “Intramediiller Fiksasyon Cihazlar1 igin Standart Spesifikasyon ve Test
Yontemleri” isimli biyomekanik testtir. Test standardi detayli incelendigi zaman, test
senaryosunu veya sistemdeki yapisal olarak kritik bolgeleri, el hesaplamalari, sonlu
eleman metodu, vb. gibi yontemlerle analiz edilip modellenebilecegi ifade edilmektedir.

Bu caligmada, standartta bulunan c¢ivi test senaryosunun sinir sartlari (plastik
deforme edilmesi) ve ¢ivinin insanoglunda kullanimi disiiniildiigiinde kritik olup,
dogrusal ve dogrusal olmayan malzeme sayisal modeli c¢alisilmistir. Biyomedikal
malzeme olarak Ti6Al4V Grade 23’ {in dogrusal olmayan malzeme modeli literatiir
taramasi sonucu bulunamamistir. Avrupa’ da Titanyum {ireticisi bir firmanin yetkilisi ile

goriisiiliip Ti6Al4V Grade23 icin ¢ekme testi deneysel verileri alinmustir.

Gerilme [MPa]

Birim Sekil Degistirme [mm/mm]

Sekil 4.1. Ti6Al4V ELI Gerilme-BSD Grafigi
(Tifast Co.)
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Cizelge 4.1. Ti6Al4V Miihendislik Gerilme-Birim Sekil Degistirme Verileri

(Tifast Co.)

Miihendislik Miihendsilik
BSD (emin) Gerilmesi (Smih)

mm/mm] MPaj

0 4,10

0,000017 4,16

0,000019 4,19

0,000021 4,22

0,149362 695,37

Ansys sonlu elemanlar yazilimia malzeme sayisal modeli olarak plastik 6zellik
(dogrusal olmayan-plastik deformasyon bolgesi) tanimlamanin birka¢ yolu
bulunmaktadir. Bunlar “Bilinear Isotropic Hardening, Multilinear Isotropic Hardening,
Bilinear Kinematic Hardening, Multilinear Kinematic Hardening, vb.” dir. Yapilan
literatiir arastirmasinda bir¢ok yayin ve makalede bu tiir implantlarin sonlu elamanlar
hesaplamalarinda malzeme sayisal modellerinin “Linear Elastic-Isotropic Elasticitiy’’
(dogrusal-izotropik-elastik) olarak modellendigi gériinmektedir.

Bu calismada malzemenin sayisal modellemesi “Multilinear Isotropic
Hardening” metoduyla yapilmistir. Bu metodla malzeme sayisal modellemesi
yapilabilmesi i¢in ise deneysel ¢ekme verilerine ihtiya¢ vardir. Bu yontemde gergek
gerilme, gergek birim sekil degistirme, elastisite modulii, elastik birim sekil degistirme,
plastik birim sekil degistirme degerlerine ihtiya¢ duyulup asagidaki verilen
denklemlerle (4.1,4.2,4.3,4.4) hesaplanmustir.

eger = IN(1+ emun) 4.1.)
Sger — smiih (1 + €min) 4.2,

Ti6Al4V Grade 23’ iin Elastisite Modulii hesab1 4.3 denklemi ile yapilmustir.
S
E = - 4.3)

Deneysel verilerden elastisite modulu E=104,2 GPa. olarak hesaplanmistir.



920
= —Miih. Gerilmesi/Miih. BSD
a9
% ——Ger.Gerilme/Ger. BSD
=
3

0

0

Birim Sekil Degistirme [mm/mm]

Sekil 4.2. Ti6Al4V Grade 23 Gergek-Miih. Gerilme-BSD Grafigi

Cizelge 4.2. Miihendislik Gerilme-Birim Sekil Degistirme Verileri
Miihendislik Miihendislik
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Gerg¢ek BSD Gerg¢ek Gerilme
BSD [mm/mm]  Gerilmesi [MPa] [mm/mml] [MPa]
Cumiin Smiih Coer = lll(1+emnn) Sger = Smiih (1+emﬁh)
0 4,10 0,000000 4,10
0,000017 4,16 0,000017 4,16
0,000019 4,19 0,000019 4,19
0,000021 4,22 0,000021 4,22
Akma Dayanimi— 920,62
Cekme Dayanimi— 1096,51
_ Sger 4.4
€elastik — E ( . )
€plastik = Ctoplam — Celastik 4.5.)

Cizelge 4.3. Gerilme-Plastik Birim Sekil Degistirme Verileri

Elastisite Modulii  Gerg¢ek Gerilme [MPa] Elastik BSD [mm/mm] Toplam BSD [mm/mm] Plastik BSD [mm/mm]
[MPa] Sger Celastik = Sgcr/E €oplam €ptasik = Croplam=Celastik
104227,2149 920,62 0,008832875 0,008832875 0
Cekme Dayanimi— 1096,51 0,010520473 0,086447385 0,075926912
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Ansys sonlu elamanlar yazilimina akma ve c¢ekme gerilmeleri dahil olacak

sekilde ve bunlara karsilik gelen plastik birim sekil degistirme degerleri sayisal olarak

tanimlanir. Burada dikkat edilmesi gereken husus akma gerilmesine karsilik gelen

plastik sekil degistirme degerinin 0 olarak tanimlanmasidir.

1086

Gerilme [MPa]

920

Plastik BSD [mm/mm]

Sekil 4.3. Ti6AI4V ELI Plastik Malzeme Modeli Grafigi

Cizelge 4.4. Ti6Al4V ELI Plastik Malzeme Modeli Verileri

Plastik BSD [mm/mm]

Gercek Gerilme [MPa]

0

0075927

920,62

1096.52

Cizelge 4.3 te alinan degerler Ansys sonlu elemanlar yazilimi malzeme

kiitiiphanesine dogrusal olmayan Multilinear Isotropic Hardening malzeme modeli

olarak Sekil 4.4.” te goriildiigli gibi tanimlanmustir.

Toolbox SR ovtine of schematic A2, B2, C2: Engineering Data. ~ 3%
‘E Physical Properias "\ A | B ‘ z ‘ D | E B c "
=] 1 Contents of Engineering Data 2| @D Source Description 1 | Teme | Plastic Strain  » —
7 IsotropicSecant Coefficient of Therme B B £y (mmmma-1)  ~ ==l
/4 Orthotropic Secant Coefficient of Ther 5 U Korteks Doku = 7 Cr\UsersiHHG 35
7] Isotropic Instantaneous Coefficient o 36
4 Orthotropi Cosfficien 4 Spongoz Doku ~| [ |2 ciusersinng 37
] Melting Temperature Fatigue Data at zero mean stress 38
3 Linear Elastic 5 % Structural Steel = General_Mate| comes from 1958 ASME BPY Code,
Section 8, Div 2, Table 5-110.1 3
5 T Tis4 (muli - = e &0
A orthotropic Elastidty &4 (tinear) 0|2 ciusesr a1
- Clich ) add a new material
4 Anisotropic Elastcy Ciick here o add 2 new material [ = oo [s65
Hyperelastic Experimental Data . |
v
Hyperelastic < > < >
Chaboche Test Dat:
e 1 SN CE e 2 Properties of Outine Row 6: Ti64 (multiinear) EAEIER Crert of Properties Row 10: - x
B Plasticry “
4 Bilinear Isotropic Hardening A 5 < b |E 11
1 Property Value Unit (=163
A Bilinear Kinematic Hardening 2 ] Material Field Varisbles =] Table
T4 Multilinear Kinematic Hardening 3 1 Density 4,44 a3 JE [ =] =
A chaboche Kinematic Hardening 3 |B [ msotropic Bastity @] g
& Anand Viscoplastdty 5 Derive from Young's Modulus and ... =
T4 GursonModel - 3
6 Young's Modulus 1,0423E 405 MPa = |3 I
Cree
SR 7 Paisson's Ratio 0,342 a o
Eaale 8 Buk Modulus 1,0994E+11 Pa [&] g
B strength g Shear Moduius 3,883 +10 Pa ] 095
Sa, 0 |E {4 Multinear Isotropic Hardering & Tabulr ]
Viscoelastic Test Data i e T @]
Sk o |2 Offset o MPa [&] }
o= — | 13 $4 Tensie vield strength 920,63 MPa JE ] ] Plastic Strain [mm mm~-1]
T Roex AN st o= a @2 Toneia | imate Srannth nes s S ElE1M
& Ready

7 30b Monitar. ..

Sekil 4.4. Ti6Al4V ELI Multilinear Isotropic Hardening Dogrusal Olmayan Malzeme Modeli

Ansys Ekrani

Cizelge 4.5. Ti6Al4V ELI Elastik Malzeme Modeli Verileri
Elastisite Modulii [MPa]

Poisson Orani

AKkma Gerilmesi [MPa]

104,2 GPa

0,342

920,626

(= Show Progress | " Show 0 Messages
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Cizelge 4.5 te aliman degerler Ansys sonlu elemanlar yazilimi malzeme
kiitiiphanesine dogrusal malzeme modeli olarak Sekil 4.4 te gorildiigi gibi
tanimlanmaistir.

Femur kemigi temel olarak korteks ve spongios olarak iki kemik dokusundan
olugmaktadir. Korteks doku femurun dis kismini olusturur. Korteks doku, herhangi bir
uzun kemikte slingerimsi dokunun kiitlesinin kabaca dort katidir. Korteks iskelete
dayanim ve sertlik kazandiran yapidir. Spongios doku femurun i¢ kismini olusturur.
Diizensiz yapida lamellerden olusur, lameller arasinda kemik iligi ile doldurulmus
bliyiik gozenekler vardir. Spongios dokunun diger bir adi ise slingerimsi kemiktir.
Spongios doku ve korteks dokuyu olusturan temel yap1 ayn1 goriiniir; dolayistyla ikisi
arasindaki fark, gozeneklilik derecesi ve olusumudur. Korteks dokunun goézenekliligi
%35 ile %30 arasinda degisirken, siingerimsi dokunun goézenekliligi %30 ile %90
arasinda degismektedir. Kemik gézenekliligi sabit degildir ve degisen yiikleme, hastalik

ve yaslanma siirecine bagli olarak degiskenlik gosterebilir.

Trabecular bone
iy

™. Trabeculae
= -

Tr;b:m;la-r bone

Cortical bone

Cortical bone

Sekil 4.5. Korteks-Spongios Doku Yapilari

Insan femurunda, femur bagindaki yiikk nedeniyle kemigin i¢ yapisinin mekanik
gereksinimlere dikkate deger bir adaptasyon vardir. Femurun ¢esitli parcalar birlikte
alindiginda, yiiklerin asetabulumdan (femurbasi-pelviz noktasi) tibiaya verimli ve
optimum bir sekilde iletilmesi i¢in harika bir sekilde uyarlanmis bir mekanik yapi
olusturur. Kemik yapist en yiiksek verimlilik ve dolayisiyla maksimum malzeme
uygunluguyla maksimum i¢ gerilme bélgelerinde diizenlenmistir. Insan kemiginin i¢
yapisi ve dis formu, kemigin her noktasinda var olan mekanik kosullara yakindan uyum
saglar. Normal kemigin i¢ mimarisi, minimum malzeme ile maksimum gii¢ tiretmek i¢in

matematiksel ve mekanik yasalarin gereksinimleri tarafindan belirlenir.
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Kemigin oOzelliklerinin tiirden tiire, irktan 1rka, bolgeden bolgeye, erkekten disiye,
gengten yasliya, tazeden kuruya veya mumyalanmisa ve yonden yone degisiklik
gosterdigi not edilebilir. Ayn1 bedende bolgesel bir ¢esitlilik vardir ve kemik, aktiviteler
sirasinda i¢inde olusan strese gore kendini yeniden sekillendirir.

Kemik aslinda asir1 derecede anizotropiktir ve homojen degildir. Kemigin
malzeme Ozellikleri genellikle mekanik test prosediirleri kullanilarak belirlenir; bununla
birlikte, ultrasonik teknikler de kullanilmistir. Kuvvet-deformasyon (yapisal 6zellikler)
veya bsd-gerilme (malzeme Ozellikleri) egrileri testler kullanilarak belirlenebilir.
Bununla birlikte, kemigin ve ¢ogu biyolojik dokunun &zellikleri dokunun tazeligine
baglidir. Ac¢ikta kurumasina izin verilirse bu 6zellikler birkag¢ dakika i¢inde degisebilir.
Ornegin kortikal kemik, 1slakken yaklasik %1,2' lik ve su icerigi korunmadiginda
yaklasik %0,4' lilkk bir nihai gerilmeye sahiptir. Bu nedenle, test sirasinda kemik
numunelerini laktathh Ringer soliisyonunda veya normal tuzlu suda islak tutmak c¢ok
onemlidir. Kemigin diger malzemelere gore mekanik 6zelliklerinin bir gdsterimi Sekil

4.6.” da gosterilmektedir.

300 Steel
Glass
200
Bone
100

0.0|05 0.0|10 0.0|15 0.320

Sekil 4.6. Kemik-Dig. Malzeme Ozelliklerinin Kiyaslamas1

Iki tiir kemik dokusunun malzeme ozellikleri farklidir. Kortikal kemik,
siingerimsi kemikten yaklasik 20 kat daha serttir. Daha fazla gerilmeye dayanabilir,
ancak kirllmadan once daha az zorlanabilir. Siingerimsi kemik, in vivo olarak
kirilmadan olmadan 6nce %75' lik gerinimleri siirdiirebilir, ancak gerilme %?2' yi asarsa
kortikal kemik kirilir. Stingerimsi kemik, gozenekli oldugundan ve kan, kemik iligi ve
viicut s1visi dahil olmak {izere siv1 ile dolu oldugundan, kompakt kemige kiyasla enerji
depolama kapasitesi daha yiiksektir.

Kemigin bazi mekanik 6zelliklerini karakterize eden ii¢ dnemli parametre nihai
kuvvet, kirilmaya kadar olan maksimum deformasyon ve kirilmadan once

depolayabilecegi enerji bir kuvvet-deformasyon egrisinden elde edilebilir. Nihai kuvvet,
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kemigin kirilmadan once kaldirabilecegi maksimum yiikii temsil eder. Nihai kuvvet,
uygulanan yiikiin tipine (6rnegin, ¢ekme, sikistirma, kesme) ve yiikleme hizina bagh
olarak degisir. Kirilmadaki deformasyon kendiliginden agiklayicidir ve ayrica ylikleme
hizina ve yoniine de baghdir. Kirilmadan Once absorbe edilen enerji, kuvvet-
deformasyon egrisi altindaki alandan hesaplanabilir ve bu nedenle hem nihai kuvvete
hem de nihai gerinime baghdir. Cocuklarin kemikleri, yetiskinlere kiyasla kirilmadan
once daha fazla enerji emme egilimindedir (%45' e kadar daha fazla). Cocuklarin
kemikleri daha zayiftir ancak daha uyumludur (¢ocuklarin kemikleri, %68 yetiskin
kemigi kadar sert olabilir).

Femur kemiginin mekanik yapisi literatiir arastirmasi yapilarak incelenmistir.
Femur kemigine uygulanan kuvvetin yonii yaninda, uygulama hiz1 da mekanik verileri
etkileyen onemli bir faktordiir. Clinkii kemik, mekanik 6zellikleri kuvvetin uygulama
hizina gore farklilik gosterebilen viskoelastik materyaldir (Figen Sevil-Kilimci, Mehmet
Erkut Kara, 2013). Bir kemigin kirilganhig (fragility) ve kolay kirilabilirligi
(brittleness) kemigin sekli, kemik dokunun yogunlugu (kemigin mimarisi, ¢ap1 ve
geometrisi... vb) ve genetik yapi ile iliskilidir. Fizyolojik yiik tarafindan olusan asal
gerilmelerin yonlerine bagl olarak femur kemiginin ortotropik ozelliklerin ydnlerine
yonelik bir yontem sunulmustur. Hambli 2012; Hellmich vd., 2008; Juszczyk vd. 2011;
Kaneko vd., 2003; Kotha ve Giizelsu 2003 ve Keaveny vd., 1999 tarafindan ortotropik
mekanik sabitler ve kemik yogunlugu arasinda deneysel iliskiler 6nerilmistir.

Is1l veya mekanik yiiklemelere karsi her dogrultu ve yonde ayni mekanik
davranis1 gdsteren bir bagka deyisle, bir malzemenin 6zellikleri tim yonlerde ayniysa
bu tiir malzemeler izotropik malzemelerdir. Bu malzemede malzemenin her
dogrultusunda elastik 6zellikler aynidir. Bu malzeme iki sabit ile belirlenir (E ve v). Bu
tiir saf metaller ve alasimlar izotropik malzemelerdir. Izotropik malzemeler sonsuz
sayida simetri diizlemine sahiptir.

Isil veya mekanik yiiklemelere karsi dogrultuya ve yone gore farkli mekanik
davranis gosteren malzemeler anizotropik malzemelerdir. Yani biitiin dogrultularda
ozellikleri farkli olan malzemelerdir. Eger Malzemenin herbir noktasinda, 1-2, 2-3 ve 1-
3 diizlemlerinin her ticline gore simetri varsa, bu tip malzemelere ortotropik malzemeler

denir.
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Sekil 4.7. Ortotropik Malzeme Simetri Diizlemleri

Eger bir malzeme, karsilikli olarak birbirine dik {i¢ malzeme simetri diizlemine sahipse,

rijitlik matrisi agsagidaki gibi olur.
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Bu c¢alismada femur kemiginin korteks ve spongios doku malzeme sayisal
modeli Solorzano vd., 2020 tarafindan yapilan ¢aligmadan alinarak ortotropik mekanik
sabitler seklinde tanimlanmistir. Tanimlama radyal, ¢evresel ve uzunlamasal eksenlere
bagl olarak 3 adet Elastisite Modulii(E), 3 adet Kayma Modulii (G) ve 3 adet Poisson
Orani(v) seklindedir.

Cizelge 4.6. Femur Kortes Doku Ortotropik Sayisal Malzeme Modeli
(Solorzano ve ark., 2020)

[MPa] Ex Ey ny Gyz Gux Vxy Vyz Vzx

Korteks 9753,3 9753,3 16255,6 2835,7 4063,9 40639 04 025 0,25

Doku
Spongios 3969,8 3969,8 6616,3 2835,7 4063,9 4063,9 04 025 0,25
Doku
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4.2 Implante Sistemin Sinir Sartlar1 (Proksimal Femur Civi Sistemi-Femur)

Femur basina gelen kuvvetler i¢in literatlir arastirmasi yapilmistir. Kumar vd.,
2020 insan femur kemiginin korteks gerilme analizi i¢in tanimlamis oldugu smir
sartlar;; 70 kg insanin femur bassina 700 N asag1r yonde yiik verip, femuru distal
ucundan sabitlemistir. Kirthana vd., 2020 insan femuru kiriginda kullanilan metal plaka
sonlu elamanlar analizinde insan toplam viicut agiriligi kadar iki yonde 750 N ve 150 N
olmak tizere siir sarti belirleyip femurun distal kismindan sabitlemistir. Her iki
calismada da kas kuvvetleri ihmal edilmistir. Taheri 2011 dinamik kalca vida
modellemesi ve analizi adli yapmis oldugu ¢alismada femur basina tek yonde 500 N
yiik verip, modelde sadelestirmeye gidip femur saftinin kesitinden sabitleme yapmustir.

Bu caligmada implante sistemde femurun distaline sabit mesnet tanimlamasi
yapilmistir. Femur basina gelen kuvvetler ise yiiriime, merdivenden ¢ikma,
merdivenden inme, ayaga kalkma, oturma, tek ayak iizerinde durma, diz ¢Okme
aktiviteleri olarak modellenmistir. Bergman vd., 2010 kalca implantlarini test etmek i¢in
gercekei yiikler isimli ¢alismasinda in vivo ortamda temas kuvveti Ol¢climlerine dayali
olarak kalca implantlarina ger¢ek¢i yiik kosullart tanimlamak ve mevcut ISO
standartlarinin gercekten gergek yiikleri simiile edip etmedigini amag¢ edinmislerdir.
Yaptiklar1 ¢aligmada kalga temas kuvvetlerini “yiiriime (4 km/h), merdivenden ¢ikma,
merdivenden inme, ayaga kalkma, oturma, tek ayak iizerinde durma, diz ¢okme”
aktivitelerinde kalga kireclemesi olan 4 denege implante edilen telemetre kalca
endoprotezleri ile Odlgmiislerdir. Temas kuvvetlerinin nasil Slgiildiigii arastirilmastir.
Protezin u¢ kisminin i¢ duvarin alt ucuna ii¢ yar1 iletken gerinim 6lger uygulanarak ve 4

kanalli vericiye baglanmasi, seramik topun i¢indeki verici antenden veri alinmasiyla

7

olusturuldugu goriilmiistiir.

Sekil 4.8. Kalca Protez I¢i Gerinim Olger
(www.othoload.com)
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Implant fiksasyonlar test edilirken temas kuvvetine ek olarak kas kuvvetlerinin
uygulanmasimin gerekip gerekmedigi tartismali bir sekilde ele alinmistir (Bergman ve
vd., 2010). Viicut agirliginin %870'sine ulasan son derece yiiksek temas kuvvetlerin

oldugunu belirtmislerdir.

Sekil 4.9. Kalca Protezi Uygulanmis Rontgen

Kalga temaz kuvveti alinan deneklerin verileri Cizelge 4.7.” de verilmistir.

Cizelge 4.7. Farkli Senaryolarda Kalga Temas Kuvveti Alinan Denek Verileri
(Bergman vd., 2010:66)

Hasta-1 Hasta-2  Hasta-3  Hasta-4  Ort.
Cinsiyeti Erkek Erkek Erkek Kadin -
Yasi 55 51 61 76 60
Viicut Kiitlesi [kg] 87,7 99,9 71,6 81,5 85,1
Aktivite Seviyesi Cok Yiiksek Yiiksek Normal Diisiik -

Deneysel 6l¢iim sonucu “yiiriime (4 km/h), merdivenden ¢ikma, merdivenden
inme, ayaga kalkma, oturma, tek ayak {izerinde durma, diz ¢okme” aktivitelerinde

alan femur temas kuvvetleri Cizelge 4.8.” de gdsterilmistir.

Cizelge 4.8. Farkli Aktivitelerde 4 Denekten Olgiilen Ort.En Yiiksek Kalga Temas Kuvvet Verileri
(Bergman vd., 2010:70)

Ortalama En Yiiksek Kuvvetler

Yapilan Aktivite En Yiiksek Temas Kuvvetleri [N] Acilar [derece]
F -Fx -Fy -Fz Ax Ay Az
Yirtme (4 km/h) 1800 403 249 1736 81,8 13,1 318
Merdivenlerden Cikma 1900 446 464 1787 755 14 46,1
Merdivenlerden Inme 2000 370 292 1944 815 10,8 3873
Ayaga Kalkma 1500 420 105 1436 858 163 14
Oturma 1200 323 5 1155 902 156 -0,8

Tek Ayak Uzerinde Durma 1809 203 108 1785 86,5 65 28,1
Diz Cokme 1100 290 39 1060 879 153 77
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Sekil 4.10. Femur Kalga Protezi Kuvvet Eksen Tanimlamalari
(Bergman vd., 2010:67)

Sinir sartlari; kuvvet olarak, Cizelge 4.8.” deki “yiirlime (4 km/h), merdivenden
¢ikma, merdivenden inme, ayaga kalkma, oturma, tek ayak tizerinde durma, diz ¢okme”
aktivitelerinde olusan kalca temas kuvvettleri her bir aktivite i¢in ii¢ bileske kuvvet,
parametre (7 hareket eylemi) olarak Sekil 4.11.” de gosterilen eksenlere gore ve distal
uc sabit mesnet olarak tanimlanmaistir.

A: Bone_PFN_Mail_SYSTEM-1

Force
Time: 1, s

. Force: 17995 [
. Fized Support

Tabular Data =

Steps | Time [s] |[v 3 [N] | [v v (M) |[w Z (M) |
1 0, -0 -0 -0
FE 1, 403, | 249, 1738,

—_

Sekil 4.11. Femur-PFN Implante Sistem Sinir Sartlari
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Bayoglu vd., 2015, Herrera vd., 2020, Wang vd., 2020, Dhason vd., 2020
yapmis olduklari ¢alismalarda, iki kemik dokusu arasini1 “Bonded” olarak vermistir. Bu
calismada iki kirik pargalarda bulunan korteks ve spongios doku aras1 “Bonded” olarak
modellenmigstir. Sekil 4.12. de korteks-spongios dokular arasi baglantt modeli

gosterilmistir.

Sekil 4.12. Korteks-Spongios Doku Baglanti Modeli

Literatiir incelemesi ardindan Li vd., 2017; Gok vd., 2017; Wang vd., 2020
caligmalarinda fiksasyonu implantla saglanmis iki kirik parca arasina “Frictional”
baglant1 tanimlayip sayisal degerini 0,46 olarak modelledigi goriilmiistiir. Bu ¢alismada
kirik hattt 0,46 siirtiinme katsayili “Frictional” baglanti olarak modellenmistir. Sekil

4.13.” de iki kirik parga arasi baglanti modeli gosterilmistir.

Sekil 4.13. Kirtk Hatt1 Baglantt Modeli
Li vd., 2018; Kwak vd., 2018 yapmis olduklar1 ¢aligmada implant ve kemik

dokusu arasina “Frictional” temas tanimi yapip Kkatsayisin1 0,42 olarak
modellemislerdir. Bu c¢alismada ¢ivi-spongios doku, lag vidasi-spongios doku, lag
vidasi-korteks doku, kompresyon vidasi-spongios doku ve kompresyon vidasi-korteks
doku aras1 “Frictional” olarak modellenip 0,42 siirtiinme katsayisi tanimlanmustir. Sekil

4.14. de kemik dokular1 implant aras1 baglanti modeli gosterilmistir.
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Sekil 4.14. Kemik Dokulari-Implat Baglantt Modeli

Sikistirma vidasi-¢ivi ve tepe vidasi-¢ivi arasinda “Bonded” temas modeli
tanimlanmistir. Sekil 4.15.” de sikistima vidasii tepe vidasi-¢ivi arasi baglanti modeli

gosterilmistir.

Sekil 4.15. Civi-Tepe Vidasi, Civi-Sikistrima Vidast Baglantt Modeli

Bayoglu ve Okyar, 2015; Wang vd., 2020 yapmis olduklar1 ¢aligmada implant
implant arasindaki temas iligkisini “Frictional” olarak tanimlayip siirtiinme katsayisini
0,23 olarak modellemislerdir. Bu ¢alismada bulunan lag vidasi-¢ivi, kompresyon vidasi-
¢ivi ve kompresyon vidasi-lag vidasi arasina “Frictional” temas tanimlanip siirtiinme
katsayis1 0,23 olarak modellenmistir. Vidalarda yapilan frictional temas modellemesi
vidalarin yiv kisimlarini icermemektedir. Sekil 4.16.” da implant implant aras1 baglanti

modeli gosterilmistir.
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Sekil 4.16. implant-implant Baglant: Modeli
Kompresyon vida ¢iftinin kaymasini engellemeyi amaglayan sikistirma vidasi ile
lag vidasi arasinda ¢ok ciddi anlamda siirtiinme oldugu kabul edilip, bu iki vida arasi
“Bonded” olarak modellenmistir. Sekil 4.17.” de bu iki vida aras1i baglanti modeli

gosterilmistir

Sekil 4.17. Sikistima Vidasi-Lag Vidasi1 Baglantt Modeli

Wang vd., 2018; Dhason vd., 2020 yapmis olduklar1 ¢alismada spongios doku
vida yivleri arasini “Bonded” temas modeli olarak tanimlamislardir. Bu ¢alismada kirik
parcadaki spongios doku-lag vidasi, kirik pargadaki spongios doku-kompresyon vidasi
ve kilitleme vidasinin biitiin temaslar1 “Bonded” olarak modellenmistir. Bu temas

modelleri Sekil 4.18.” de gdsterilmistir.

Sekil 4.18. Vidalar Temas Modeli



60

Yapilan literatiir aragtirmalarina gore bu calismadaki sinir kosullar1 ve unsurlar
arasindaki baglant1 tanimlamalar1 ger¢ege uygun modellenmistir. Baglantilar temel
anlamda korteks dokular, spongios dokular, kirik hatti ve implant kemik dokular1 arasi

olup toplam 19 temas modellemesi yapilmigtir.

4.3 Implante Sistemin Sonlu Elemanlar Modeli

Solidworks programinda CAD modeli olusturulan implante sistemi statik olarak
inceleyebilmek i¢in parcalar matematiksel modele (mesh modeli) c¢evrilmistir. Statik
analiz ¢alismasinda mesh metodu olarak “Body Sizing”, detay bolgelerde “Face Sizing”
kullanilmis ve diizgiin dort yiizlii (tetrahedron) eleman mesh geometrisi secilmistir.
Sistemi olusturan unsurlara gore eleman boyutlari-mesh metodu Cizelge 4.9.” da,
sistemin toplam eleman ve diiglim sayis1 Cizelge 4.10.” da verilmistir. Olusturulan sonlu

elamanlar modelinin mesh kalitesi Sekil 4.20.” de verilmistir.

Cizelge 4.9. Implante Sistemi Olusturan Unsurlarin Eleman Boyutlari-Mesh Metodu

Mesh Metodu Korteks Doku Spongios Doku Civi Vidalar (Hepsi)
Body Sizing 4 mm 2 mm 2 mm 1 mm
Face Sizing - 1 mm - -

Cizelge 4.10. Implante Sistemin Toplam Eleman ve Diigiim Sayisi
Elaman Sayis1 Diigiim Sayisi

546390 825682

e Maksimum tet eleman boyutu 4 mm.
e Maksimum yiiz boyutu 2 mm.

e Minimum eleman boyutu 1 mm.

e Biiylime oranm 1,60

e Normal egim ag1s1 30 derece
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Sekil 4.19. Femur-PFN Implante Sistemin Sonlu Elamanlar Modeli

e Tet10
206007,00
Mesh Metric Element Quality
Min 4,0828¢-002
160000,00 Max i
= Average 0,83108
§ Standard Devi.., 0,111
£ :
& 120000,00 | Inflation
:‘; Advanced
5 Statistics
£ 80000,00 Nodes 825682
2 Elements 546390
40000,00 I
000 — [ |
0,04 013 0,50 0,63 0,75 0,88 1,0

Element Metrics

Sekil 4.20. Femur-PFN Implante Sistemin Mesh Eleman Kalitesi

4.4 Implante Sistemin Yedi Farkh Senaryoda Statik Analizi

Yiiriime, merdiven inme, merdiven ¢ikma, tek ayak iizerinde durma, oturma, diz

cokme gibi eylemler her yastan insanin temel aktivite hareketidir. Yas, irk, cinsiyet,

boy, fiziki hareketlilik, spor ge¢misi, beslenme aliskanligi ve en 6nemlisi kilo gibi ¢ok

parametreli olgular diisiiniildiigii zaman bu parametrelere bagli olarak medikal implant

tasarim1 bir hayli zor olabilmektedir. Bu g¢alismada bolim 4.2., Cizelge 4.7.” de

bahsedilen deneklere gore, ortalama viicut kiitlesi 85,1 kg, yas ortalamasi 60, aktivite

seviyesi normal, femur basi tepe noktasindan distaline 50 cm ucunlugu sahip femur

kemigine;

Yiirtime (4 km/h)

0
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e Merdivenlerden ¢ikma

e Merdivenlerden inme

e Ayaga kalkma

e Oturma

e Tek ayak lizerinde durma

e Diz ¢okme

aktiviteleri esnasinda femur basina gelen maksimum temas kuvveti uygunlanmistir.
Femur basina gelen kuvvetler iic eksende 0-1 saniye araliginda olup lineer artacak
sekilde tanimlanmistir. Bu herbir aktivitede gelen farkli kuvvetlerin tanimlamalarinin
gorseli verilmeyip sadece yiiriime (4 km/h) esnasinda gelen kuvvetin tanimlamasi Sekil
4.11.° de verilmistir. Cizelge 4.8.” de goriilecegi lizere, femur basina gelen diisey
eksende gelen en yiiksek yiik merdiven inme, merdiven ¢ikma, tek ayak {izerinde durma
ve kismen ylirlime aktivitesidir.

Model iizerinde yorum yapabilmek i¢in Oncelikle bir gerilme sonucuna ihtiyag

vardir. Gerilme icin Von Misses gerilme sonuglar1 en istikrarli sonuglar1 vermektedir.
Elde edilen Von Misses gerilme sonuglari ile kritik bolgeler tespit edilebilir ve bu
bolgeler lizerinde implant vida sistemi i¢in uygun tasarim degisikligi yapilabilir. Ayrica
bu sonuglar uygunsa emniyet katsayisi bu degeler lizerinden belirlenebilir. Yer
degistirme sonuclar1 ise modelin smir sartlarina uygun davranip davranmadigini ve
analizin dogrulugunu gdésteren bir sonugtur. Dayanim hakkinda yorum yaparken birim
sekil degistirme sonuclari da bir diger degiskendir. Femur-Proksimal Femur Civi
Sistemi’ nin 3 boyutlu kati modelinin elde edilmesi, kemik dokular1 ve implant sistemi
sayisal malzeme modelinin olusturulmasi, literatiirden alinmis 7 farkli aktivitede olusan
yuk smir sartlarinin tanimlanmasi, kemik dokular1 ve implant sistemi arasindaki
baglant1 iligkilerinin modellenmesi, geometriye uygun mesh modellemesinin
yapilmasinin ardindan analiz modeli ¢ozdiirtilmustiir.
Analiz sonuglar sirasiyla korteks doku, spongios doku ve Proksimal Femur Civi
Sistemi’ ni olusturan parcalar olarak degerlendirilmistir. Herbir aktivitedeki yiiklere
bakildig1 zaman femur basina gelen en yiiksek yiik, merdivenden inme durumudur.
Merdivenden inme aninda femur basina gelen maksimum bileske 2000 N kuvvet
yiiklemesi sonucunda korteks dokudaki es deger Von Misses gerilme ¢iktist Sekil 4.21.°
deki gibidir.
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C: Merdivenlerden Inme
Equivalent Stress

Type: Equivalent {von-Mises) Stress
Unit: MPa
Tirre: 1

1.5 Max
2972

26,005

2228

18,575

14,86

11,145

74299

3,149
1.118e-9 Min

Sekil 4.21. Femur Korteks Doku Gerilme Dagilimlari

Merdivenden inme aninda femur basina 2000 N bileske kuvvet gelme sonucu korteks
dokuda olusan en yiiksek gerilme 31.3 MPa olup, diyafizin 1/3” inin distal dilimindeki
bolgede arka kisimda yer almaktadir. Kemigin akma dayanimi olan 135 MPa (Gok vd.,

2017) gerilme degerine gore yorumladigimiz zaman olusan 31.3 MPa gerilme degeri

olduk¢a uygundur.
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|[3,665¢-003

C: Merdivenlerden Inme
Equivalent Elastic Strain
Type: Equivalent Elastic Strain
Unit: rarmdrmm

Titre: 1

0,0092926 Max
00082601
00072276
0,0061951
00051626
000413
0,0030975
0002085
0,00325
3.9519e-13 Min

Sekil 4.22. Femur Korteks Doku Elastik BSD Dagilimlari

Korteks doku igin elastik birim sekil degistirme ise en yiiksek 0,0036 mm/mm olup
femur boynunda kirik hattinin altinda kalan bolgededir. Elastik birim sekil degistirme
dagilimi Sekil 4.22.” de gosterilmistir. Bu incelemelere gore kemik elastik deformasyon
bolgesinde elastik bir davranis gostermektedir ve elde edilen gerilme sonuglarina gore
de malzeme plastik deformasyon bolgesine gegmemektedir.

Yine aynm1 (merdivenden inme) yiikleme kosullarina gore spongios dokudaki gerilme
dagilimlar1 ve birim sekil degistirme sonuglari incelenmistir. Spongios doku es deger
gerilme dagilimi Sekil 4.23." de verilmistir. Spongios doku birim sekil degistirme
dagilim1 Sekil 4.24.” de verilmistir.
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Sekil 4.23. Femur Spongios Doku Gerilme Dagilimlari

Spongios doku gerilme dagilimlart incelendigi zaman maskimum gerilme 38,3 MPa
olup, kompresyon vidasinin dig dibine karsilik gelen bolgelerde goriinmektedir. Zaman
gectikee spongios dokunun kendini yenileyip ¢ogalabilme 6zelligi dikkate alinarak 3
boyutlu kati modellemesi yapilirken vida disleri thmal edilmemistir. Buna gore elde
edilen es deger gerilme 0-38,3 MPa dagilimlari; kemigin kompakt yapisi ve literatlirde
gecen akma dayanimina gore uygun olarak degerlendirilmistir. Spongios dokuda elastik
birim gekil degistirme Sekil 4.24.’de goriildigi lizere maksimum 0,0052 mm/mm’ dir.
Ayrica Henschel vd., 2016 yapilan ¢alismada femur basina sadece diisey yonde verilen
1900 N.” luk yiik sonucunda olusan spongios doku icin gerilme bolgeleri, bu
calismadaki spongios dokuda olusan gerilme bdlgeleri ile ayn1 olup gerilme degerleri de
yakinlik gostermektedir. Calismada vida yivi-doku temas bdlgeleri ihmal edildigi de ve

olusturulan kirik profilinin mekanik anlamda daha az risk i¢erdigi goriilmektedir.

0,0092926 Max
0,0055756
0,0048786
0,0041817
0,0034847
0,0027875
0,0020908
0,0013030
0,00069695
3,9519e-13 Min

L“

Max

Sekil 4.24. Femur Spongios Doku Elastik BSD Dagilimi
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Diger aktivitelerde (yiirime, merdivenden ¢ikma, ayaga kalkma, oturma, tek ayak

tizerinde durma, diz ¢okme) gelen yiikler sonucu korteks doku ve spongios dokuda

olusan gerilme ve birim sekil degistirme durumlari incelenmistir. Korteks dokuda

meydana gelen gerilme sonuglari Cizelge 4.11.° de verilmistir. Korteks dokuda

meydana gelen elastik birim sekil degistirme sonuglart Cizelge 4.12." de verilmistir.

Spongios dokuda meydana gelen gerilme sonuglar1 Cizelge 4.13.” de verilmistir.

Spongios dokuda meydanala gelen elastik birim sekil degistirme sonuglar1 Cizelge 4.14°

de verilmistir.

Cizelge 4.11. Femur Korktes Doku Aktivitelere gére Olusan Gerilme Degerleri [MPa]

Korteks Doku

Aktivite Maks. Gerilme Bolgesi Maksimum Gerilme  Gerilme Dagilim
Yiiriime Diyafiz,1/3,Distal 30,40 0-30,4
**Merdivenden Cikma Diyafiz,1/3,Distal 48.5 0-48.5
*Merdivenden Inme Diyafiz,1/3,Distal 31,3 0-31,3
Ayaga Kalkma Komp. Vida Girig Bolg. 27,1 0-27,01
Oturma Komp. Vida Girig Bolg. 26,9 0-26,9
Tek Ayak Uzerinde Durma FBKHA 28,9 0-28,9
Diz Cokme Komp. Vida Girig Bolg. 26,7 0-26,7

*QGerilme dagilimi verilmis aktivite. **Korteks dokuda maksimum gerilmeyi olusturan aktivite.

Cizelge 4.12. Femur Korktes Doku Aktivitelere gére Olugan Elastik BSD [mm/mm]

Korteks Doku

Aktivite Maks. BSD Bolgesi Maksimum BSD
Yiiriime FBKHA 0,0030
Merdivenden Cikma Diyafiz,1/3,Distal 0,0430
Merdivenden Inme FBKHA 0,0036
Ayaga Kalkma Komp. Vida Giris Bolg. 0,0029
Oturma Komp. Vida Giris Bolg. 0,0029
Tek Ayak Uzerinde Durma FBKHA 0,0036
Diz Cokme Komp. Vida Giris Bolg. 0,0029
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Cizelge 4.13. Spongios Doku Aktivitelere gore Olusan Gerilme Hali [MPa]

Spongios Doku

Aktivite Maks. Gerilme Bolgesi Maksimum Gerilme Gerilme Dagilim
Yiirime S.Doku Yiv Bolgesi 36,5 0-36,5
Merdivenden Cikma S.Doku Yiv Bolgesi 38,55 0-38,55
*Merdivenden inme S.Doku Yiv Bolgesi 38,3 0-38,3
Ayaga Kalkma S.Doku Yiv Bolgesi 38,5 0-38,5
Oturma S.Doku Yiv Bolgesi 38,2 0-38,2
Tek Ayak Uzerinde Durma S.Doku Yiv Bélgesi 38,55 0-38,55
Diz Cokme S.Doku Yiv Bolgesi 37,9 0-37,9

Cizelge 4.14. Femur Spongios Doku Aktivitelere gére Olusan Elastik BSD [mm/mm]

Spongios Doku

Aktivite Maks. BSD Boélgesi Maksimum BSD
Yiiriime S. Doku Yiv Bolgesi 0,051
Merdivenden Cikma S. Doku Yiv Bolgesi 0,052
Merdivenden Inme S. Doku Yiv Bolgesi 0,052
Ayaga Kalkma S. Doku Yiv Bolgesi 0,052
Oturma S. Doku Yiv Bolgesi 0,052
Tek Ayak Uzerinde Durma S. Doku Yiv Bolgesi 0,051
Diz Cokme S. Doku Yiv Bolgesi 0,051

Aktivitelerde femur basina gelen kuvvetlere baktigimiz zaman en yiiksek kuvvet
merdiven inme esnasinda (2000 N; 370 N, 292 N, 1944 N) gelmesine ragmen, analiz
sonuglarina gore korteks dokuda meydana gelen gerilmelerde en yiiksek gerilme
merdiven ¢ikma esnasinda olustugu goriilmektedir. Merdiven ¢ikma aninda toplam
bileske kuvvet 1900 N (446 N, 464 N, 1787 N) olmasina ragmen z eksenini diisey kabul
edersek, femur basma y yoniinde (insan viicuduna gore arka yone dogru) 464 N.
gelmesinden kaynakli diyafizin 1/3” inin distal diliminde Cizelge 4.11.” de gorildigi
gibi 48.5 MPa. es deger Von Misses gerilmesi olusmaktadir. Bu deger merdiven inme
aninda olusan kuvvetin (en yiiksek bileske kuvvet sonucu) dogurdugu 31.3 MPa.’ lik
gerilmeye gore yiiksek olmasina ragmen kemigin akma dayanimi olan 135 MPa. (Gok
vd., 2017) gerilme degerinin yaksalik 1/3° 1 kadardir. Aktivitelere gore olusan
kuvvetlerin spongios dokuda olusturdugu maksimum gerilme ortalama 38 MPa. olup
kemigin kompakt yapisi ve literatiirde gecen akma dayanimina gdre uygun olarak
degerlendirilmistir.

Femur kemiginin korteks doku sayisal modeli boliim 4.1.” de bahseldigi gibi ortotropik
malzeme modellemesiyle yapilmistir. Gergege yakin ve dogru sayisal modellemenin ne

kadar 6nemli oldugunu anlamak adina; femur korteks dokusu bir de izotropik malzeme
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modeli olarak modellenmistir. Izotropik modelleme Herrera vd., 2020 tarafindan
yapilmis calismadaki gibi modellenmistir. Femur korteks doku izotropik malzeme

modellemesi Sekil 4.25.” de verilmistir.

&) Korteks Doku i

Density 1,85e-06 kg/mm’

Structural o

% |sotropic Elasticity

Derive from Y¥oung's Modulus and Poisson's Ratio
Young's Modulus 20000 MPa

Poisson's Ratio 030000

Bulk Modulus 16667 MPa

Shear Modulus 76923 MPa

Sekil 4.25. Ansys Izotropik Femur Korteks Malzeme Sayisal Modeli

Bu korteks doku izotropik malzeme modellemesinde; ortotropik modellenip merdiven
citkma aninda korteks dokuda maksimum gerilmeyi (48.5 MPa.) yaratan yiikler
verilmigtir ve gerilme sonucu degerlendirilmistir. Merdiven ¢ikma ytiklerinin izotropik

modellenmis femur kortekste olusturdugu gerilme hali Sekil 4.26.” da verilmistir.

A: Merdivenlerden Cikma
Equialent Stress

Type: Equivalent (von-Mises) Stres
Unitz hPa
Time: 1

92.9 Max
72,062

63,054

54,047

45,030

16031

o

18016

89,0078
1.952e-10 Min

Sekil 4.26. Ansys Izotropik Femur Korteks Malzeme Sayisal Modeli
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Femur korteks dokusunda merdiven ¢ikma aninda olusan kuvvetlerin yaratmis
oldugu maksimum gerilme ortotropik (femur korteks) modellemede 48.5 MPa.’ iken,
izotropik (femur korteks) modellemede ise ayni yiikler altinda 92.6 MPa.’ dir. Merdiven
cikma aninda olusan kuvvetlerin; ortotropik modellenen femur kortesinde yarattigi
makimum gerilme ile izotropik modellenen femur korteksinde yarattigi gerilme hali

Cizelge 4.15.” de kiyaslamali bir sekilde verilmistir.

Cizelge 4.15. Merdiven Cikma Aninda iki Farkli Sayisal Malzeme Modellemesi Yapilan Femur
Korteksinde Olusan Gerilme Hali

Femur Korteks Doku
Malzeme Modeli Gerilme Bolgesi Maksimum Gerilme [MPa]
Ortotropik Malzeme Modeli Diyafiz, 1/3, Distal 48.5
izotropik Malzeme Modeli Diyafiz, 1/3, Distal 92.5

Bu durum implante sistemde kemik sayisal malzeme modellemesi yaparken
dikkat edilesi bir husus oldugunu gostermektedir. Implante sistemde ¢ivi sisteminin ve
femur kemik yapisinin tasidigi yiikk dagilimi iniform olmasi beklenmesinden
kaynaklanmaktadir. Implante sistemin {izerinde olusan gerilme dagiliminin dogru tespiti

i¢cin kemik dokularinin gergege yakin modellenmesi biiyiik bir avantajdir.

Implante sistemdeki toplam deformasyon incelenmistir. Her bir aktivite icin
maksimum toplam deformasyon femur basi bolgesinde oldugu goriilmiistiir. En yiiksek,
maksimum deformasyon 18 mm. olup merdiven ¢ikma aninda olusmaktadir. Bu sonug
Konya ve Verim, 2017’ de yapilan ¢alismanin sonucu ile kiyaslanmistir. 2017° de
yapilan caligmada yiiriime esnasinda gelen kuvvetlerle birlikte kas kuvvetleri dahilinde
femur baginda 17.28 mm.’ lik toplam deformasyon elde etmislerdir. Yapilan bu
mukayeseyle bu ¢alismadaki merdiven ¢ikma aninda olusan kuvvetler tarafindan femur
basinda meydana gelen toplam deformasyon uygun goriilmiistiir. Merdiven c¢ikma
aninda olusan kuvvetlerin meydana getirdigi toplam deformasyon sonucu Sekil 4.27.

de verilmistir.



70

B: Merdivenlerden Cikma
Total Defarmation

Type: Total Deformation
Unit: mm

Tirne: 1

18,069 Max
16,061
14,053
12,046
10,088
£,0305
60228
4,0152
2,0076
0 Min

Sekil 4.27. Merdiven Cikma Aninda Femur Basinda Olusan Toplam Deformasyon Dagilimi

Konya ve Verim, 2017 ¢aligmalarinda yiiriime aninda femur basina 23° frontal,
6° sagital diizlemde uygulanan ana kuvvet 2460 N olarak ve abdiiktor ve iliopsoas
kaslarina ait kuvvetler 1700 N. (24° frontal diizlemde 15° ve sagital diizlemde) ve 771
N (frontal diizlemde 41° ve sagital diizlemde 26°) olarak vermislerdir ve femur
basindaki toplam deformasyonu incelemislerdir. Bu caligmadaki yiiriime esnasinda
uygulanan kuvvetlerin femur basinda olusturdugu toplam deformasyon ile Konya ve
Verim, 2017 c¢alismasindaki yiiriime anindaki uygulanan kuvvetler sonucu olusan

toplam deformasyon Cizelge 4.15.” de verilmistir.

Cizelge 4.16. Yiirime Aninda Femur Basinda Olusan Toplam Deformasyon Kiyaslamasi

Yiiriime Esnasinda Gelen Yiikler Sonucu Femur
Basinda Olusan Maksimum Deformasyon [mm]

Tez Calismasi 10.70
Konya ve Verim, 2017 17.28
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Yiiriime, merdivenden ¢ikma, merdivenden inme, ayaga kalkma, oturma, tek ayak
tizerinde durma, diz ¢6kme eylemleri sonucu femur basma gelen kuvvetlerin

olusturdugu maksimum deformasyon Cizelge 4.16.” da verilmistir.

Cizelge 4.17. Aktivitelere gére Femur baginda meydana gelen maksimum toplam deformasyon miktarlar

Aktivite Toplam Deformasyon [mm]
Yiiriime 10.70
Merdivenden Cikma 18.00
Merdivenden Inme 12.00
Ayaga Kalkma 6.00
Oturma 2.50
Tek Ayak Uzerinde Durma 7.00
Diz Cokme 3.00

Bu c¢alismadaki aktiviteler sonucunda femur basinda olusan maksimum toplam
deformasyonlar incelendigi zaman en fazla merdiven ¢ikma aninda 18.00 mm’ lik bir
deformasyon goriilmektedir. Bu sonug, Konya ve Verim, 2017 yapilan ¢alismadaki
ylirime sonucu olugan maksimum deformasyon ile kiyaslandigi zaman caligmadaki

kirik profili de gbz Oniine alinirsa uygun bulunmustur.

Implant sisteminin statik analizinde ¢ivinin mekanik davranisi 6nem arz etmektedir.
cok fazla yiiksek ise kemik implant sistemine gelen kuvvetin ¢ok biiylik bir kismi ¢ivi
tarafindan taginacak ve bunun sonucunda kemik iyilesme zamani uzayacaktir (Kovaci,
2019). Buna ek olarak kemik tekrar kirilma tehlikesiyle karsi karsiya kalabilecektir.
Kemik iyilesme siiresinin saglikli ve etkin bir sekilde gerceklesmesi i¢in implant ve
kemikten olusan yapida, gelen yiiklerin optimum seviyede paylasilmasi ve kemigin bir
miktar mikro hareketlilige maruz kalmasi gerekmektedir.

Civi sisteminde yiirime, merdivenden c¢ikma, merdivenden inme eylemlerinde
meydalan gelen kuvvetlerin olusturdugu gerilme hali Sekil 4.28.” deki gibidir; ayaga
kalkma, oturma, tek ayak tlizerinde durma, diz ¢okme eylemlerinde olusan kuvvetlerden

dolay1 meydana gelen gerilme dagilimi Sekil 4.29.” daki gibidir.
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Sekil 4.28. Yiiriime, merdivenden ¢ikma-inme eylemlerinde olusan gerilme dagilimi

Sekil 4.29. Ayaga kalkma, Oturma, Tek ayak lizerinde durma, Diz ¢6kme Eylemlerinde Ousan Gerilme Gagilimi

Sekil 4.28. ve Sekil 4.29.” da goriilen gerilme dagilimlarinda her bir aktivite i¢in

proksimal femur ¢ivi sistemindeki 5 kritik noktada olusan maksimum gerilme 6l¢iimii

alimmistir. Bu bolgelerin tanimlamalar1 asagidaki gibidir;

Bolge-1 Lag Vidasi Alt Kisim Maksimum Gerilme
Bolge-2 Kompresyon Vida Cifti Deligi

Bolge-3 Civi Trapez Kesit Dis Yiizeyi

Bolge-4 Civi Biikiim Noktasi

Bolge-5 Civi, Kilitleme Vida Deligi

7 Aktivite sirasinda olusan kuvvetlerin dogurdugu 5 kritik bolge i¢in implant sistemi

tizerindeki olugsan maksimum gerilme Cizelge 4.18.” de verilmistir.
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Cizelge 4.18. 7 Aktivite’ ye gore implante Sistem Uzerinde 5 Kritik Bolgede Olusan Gerilmeler

[MPa] Bolge-1  Bolge-2  Bolge-3  Bolge-4  Bolge-5
Yiiriime 81,68 142,18 92,85 48,03 96,13
Merdivenlerden Cikma 97,5 158,97 97,13 62,24 102,33
Merdivenlerden inme 101 165,88 101 40,46 100,21
Ayaga Kalkma 73,26 136,6 95,48 29,15 59,55
Oturma 65,78 128,7 90,91 13,24 32,24
Tek Ayak Uz. Durma 88 158,36 96,78 37,13 85,57
Diz Cokme 54,75 110,37 84,28 9,6 27,71

Buna gore ¢ivi sisteminde lag vidasi alt kisiminda olugsan maksimum (Bdélge-1) gerilme
merdivenden inme ve ¢ikma aninda olugmaktadir. Kompresyan vida cifti deliginde
(Bolge-2) en yiiksek gerilmeyi olusturan aktivite ise yine merdivenden inme ve ¢ikma
eylemidir. Civi trapez kesit dis ylizeyinde (Bolge-3) ise gerilmelerin dagilimi
birbirlerine yakin olup ortalama 94 MPa.” lik gerilme olugmaktadir. Merdivenlerden
¢ikma esnasinda ¢ivi biikiim noktasinda (Bolge-4) maksimum 62.24 MPa.’ lik gerilme
olusmaktadir. Kilitleme vida deligi (Bolge-5) incelendigi zaman ise en yiiksek
gerilmelerin yliriime, merdivenden inme ve merdivenden ¢ikma eylemerinde olustugu
goriilmektedir. Aktivitelere gére implante sistemin iizerinde 5 farkli noktada olusan
gerilme hali biitiin noktalar i¢in ortalama 84.71 MPa. olup Ti6Al4V Grade 23 titanyum
alasimimin akma dayaniminin (920 MPa.) %9,2’ si kadardir. Bu ¢alismada implante
sisteminin statik incelendigi unutulmamalidir. Genelde optimum bir tasarimda yiikleme
sonucu olusan gerilme halinin geometri iizerinde homojen bir sekilde dagilmasi istenir.

Sekil 4.28.” de en kritik eylem olan merdiven ¢ikma aninda olusan gerilme dagilimi

kabaca incelendigi zaman s6zii edilen homojenlik goziikmektedir.



74

C: Merdivenlerden Inme
Equivalent Stress

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MP3

Sekil 4.30. Merdiven Inme Aninda Sikistirma Vidasinda olugsan Maksimum Gerilme

619.1 MPa.’ lik lokal gerilme hali tekillik olarak nitelendirilmektedir. Tekillik, gerilme
degerinin belirli bir degere yaklagsmadigi agin bir noktasidir. Tekilligin oldugu bu
noktada mesh boyutunu her kiigiilttiiglimiizde gerilme artmaya devam edecektir. Teorik
olarak, tekillikteki stres sonsuzdur. Gerilme tekilliklerinin meydana geldigi tipik
durumlar; keskin koseler, temas eden cisimlerin koseler, noktasal baglantilar ve
noktasal yiliklerdir. Bu ¢alismada hem keskin kdse, hem de noktasal baglanti mevcuttur.
Cok keskin koselerdeki malzeme yiiksek gerilmeler nedeniyle hasar gorecektir. Keskin
kosede kullanilan malzeme kirilgan ise catlayabilir; siinek ise plastik sekil degisimine
ugrayabilir. Bu hasarlar basta ¢ok ciddi gibi goriinse de ¢cogu zaman ilgili keskin kosede
lokal olarak kalirlar. Bu ¢alismada femur bagina gelen kuvvetler neticesinde implante
sistemindeki kompresyon vida ¢iftinin kaymasina engel olmak i¢in tasarimi yapilan
sikistirma vidasinin lag vidasina temasi noktasaldir. Gergek durumda Ti6Al4V Grade
23 titanyum alagiminin siinek davranisi diisliniildiigii zaman, sikistirma vidasi ile lag
vidasi arasindaki noktasal yogun siirtiinmenden dolay1 ortaya ¢ikan kaymayi engelleme
durumu yerini, sikistirma vidasinin lag vidasina temas bolgesinde lokal bir plastik
deformasyon ile kaymay1 engelleyen duruma birakmasi ihtimal dahilindedir.

Merdiven inme aninda sikigtirma vidasmin lag vidasina denk gelen bolgesindeki

gerilme durumu Sekil 4.31.” de verilmistir.
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C: Merdivenlerden Inme
Equhsalent Stress

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa

Tirne: 1

am,07
345,49
7.9
30,33
172,74
115,16
57,582

Sekil 4.31. Merdiven Inme Aninda Lag Vidasinda olusan Maksimum Gerilme Hali 2

Sekil 4.31." de goriildigii tizere en kritik eylem olan merdiven inme esnasinda lag
vidasinda ortaya ¢ikan en yiiksek gerilme 310 MPa’ dir. Merdiven inme aninda lag
vidasinda meydana gelen 310 MPa.” lik gerilme Ti6Al4V Grade 23 titanyum alagiminin
akma gerilmesi olan 920 MPa.’ lin altinda bir deger olup uygun bir degerdir.

7 eylem arasinda bileske kuvvetin en fazla oldugu dort eylem; yiiriime (1800 N; 403 N,
249 N, 1736 N), merdivenlerden ¢ikma (1900 N; 446 N, 464 N, 1787 N),
merdivenlerden inme (2000 N; 370 N, 292 N, 1944 N), tek ayak iizerinde durma (1800
N; 203 N, 108 N, 1785 N) esnalarinda olusan kuvvetler neticesinde kompresyon vida

ciftinde olusan gerilme dagilimlar1 Sekil 4.32.” de verilmistir.

A: Yurume
Equivalent Stress
Type: Equivalent fvon-Mises) Stress
Unit: MPa

Time: 1

B:Merdivenlerden Cikma
Equivalent Stress

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa

Time: 1

399, Maxx
.5
107,83
52423
77,009
61,615
6211
30608
15,404

9.0266e-10 Min

F: Tek Ayak
Equivalent Stress
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa
Tirne: 1

96,6 Max
9,169
82,398
70,627
58,856
47,085
35,313
23,542
n7m
1,5602e-9 Min

Sekil 4.32. Kritik 4 Eylem esnasinda Kompresyon Vida Cifti Uzerinde Olusan Gerilme Dagilimi

Sekil 4.32°de goriilen gerilme dagilimlarinda 4 kritik aktivite i¢cin kompresyon vida
ciftinde 4 kritik noktada olusan maksimum gerilme Ol¢iimii alinmistir. Bu bolgelerin

tanimlamalar1 agagidaki gibidir;



76

Bolge-1 Lag Vidast Dis Dibi Bolgesi

Bolge-2 Lag Vidasi1 Ustii Kirik Hattindan Dolay1 Olusan Gerilme Bolgesi
Bolge-3 Lag Vidasi, Sikistirma Vidas1 Temas Bolgesi

Bolge-4 Kompresyon Vidasi Dis Ustii Bolgesi

Cizelge 4.19. 4 Kritik Aktiviteye gore Kompresyon Vida Cifti Uzerinde 4 Kritik Bolgede Olusan Gerilmeler
[MPa] Bolge-1  Bolge-2  Bolge-3  Bolge-4
Yiiriime 35.19 109.37 373.16 368.25
Merdivenlerden Cikma 30.57 123.88 379.00 395.60
Merdivenlerden inme 28.30 093.05 311.40 428.80
Tek Ayak Uz. Durma 29.76 091.87 345.97 393.00

Lag vidas1 dis dibi bolgesinde (Bolge-1) 4 kritik eylem sonucu olusan gerilme hali
birbirlerine yakin olup ortalama 30.95 MPa.” dir. Lag vidasi iistii kirik hattindan dolay1
olusan gerilme bolgesindeki (Bolge-2) gerilme en fazla merdivenden ¢ikma eylemi
esnasinda olugmaktadir. Lag vidasi, sikistirma vidasi temas bolgesinde (Bolge-3) ise
nispeten yiiksek gerilmeler goriinmektedir. Sikistirma vidasi gorevi geregi kompresyon
vida c¢iftinin kaymasin1 engellemektedir, bu kaymay1 yiliksek siirtiinme ile
saglamaktadir. Kompresyon vidasi dis iistli bolgesi incelendigi zaman spongios dokuya
karshk gelen bolgelerde nispeten yiiksek gerilmeler goriinmektedir. Gerilmeler bu
bolgelerde yiiksek olmasina ragmen Ti6Al4V Grade 23 Titanyum alasimi akma

dayaniminin altinda kalmaktadir.

Yiiriime, merdivenden ¢ikma, merdivenden inme, ayaga kalkma, oturma, tek ayak
tizerinde durma, diz ¢6kme eylemlerinden dolayr meydana gelen kuvvetlerin ¢ivide
bulunan kilitleme vidas1 deligi ve kilitleme vidasi {izerinde olusan gerilme dagilimi

Sekil 4.33.” de verilmistir.



A Yurume
Equivalent Stress
Type: Equivalent {von-hises) Stress

Unit: MPa
Time: 1
100,3 Max

66,3 Max 46,613
46613 40,787
20,787 34,9
34,96 29133
29113 23307
23307 1728
::':‘fg 11,653
g 5,8267

9,0266e-10 Min

B: Merdivenlerden Clcma
Equivalent Stress

Type: Equvalent fvon- Miser) Srezs Time: 1
Unae MPy
Time: 1 103,6 Max
919 Max &3
3 70,888
7.0 62,475
Qars 52,063
52063
angs 2,65
31238 31,238
0015 Ll
10413 10413
1.7344e-9 Min 1,7344e-9 Min

C:Merdivenlerden Inme
Equivalent Stress

Type: Equivalent (van-hises) Stress
Unit; MPa
Time: 1

Time: 1

54,5 Max
50,02 1115 Max
26,016 o
2,014 91,016
0011 78014
ppils 65,01

3 52,009
32,007 0,007
26,005 26,005
Bz 13,002
1,118e-0 Min 1,118e-9 Min

D: Ayaga Kalkma

A Yurume
Equivalent Stress
Type: Equivalent ivon-Mises) Stress
Unit: MPa

Tirne: 1

9,0266e-10 Min

B: Merdivenlerden Cikma
Equivalent Stress

Type: Equivalent fvon-Mises) Sress
Unit: MPa

C: Merdivenlerden Inme
Equivalent Stress

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPs

Equivalent Stress D: Ayaga Kalkma
Type: Equivalent tvon-Mises) Seress Equivalent Stress

Unit: MPa Type: Equivalent (van-Mise ) Stiess
Time: 1 Unit: MP3

6.6 Max
61,424

7
Z;‘ ﬂg: 53,146
pipes 46068
¢ 3839

am:

3 230
15,356 15,356
7478 747

9,0205e-10 Min

E:Oturma
Equivalent Stress
Type: Equivalent (von-Mises) Stress

Time: 1
36,11 Max 36,11 Max
30,724 30724
%6804 268
23,043 23,083
19,203 18203
15,362 15,362
1152 1,52
76811 76811
3,8405 3,8405
7,6203e-10 Min 76203e-10 Min
F: Tek Ayak
F Tk Ayak Equivalent Stress

Equivalent Ses:

Time: 1

67,6 Max
61,42

9.0205e-10 Min

E: Oturma

Equivalent Stress

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa

Tirne: 1

Type: Equivalent fvon-Mises) Stress

Type: Enuivalent fvan-ises) Tuess Unit: MPa
Unit 149 Time: 1
Tirne: 1
59 Max
50 Max:
38 o169
.33 ]
3068 o7
52 5856
w17 4708
5,131 331
00 8350
50M8 nm
1,5602¢-9 Min 1,5602¢-9 Min
G: Diz Cokme
Equivalent Stress G: Diz Cokme:
Type: Equivalent (von-Mises) Stress Equivalent Stress
Unit: MPa Type: Equivalent ivon-Mises) Stress
Time: 1 Unit: MPa
Tirme: 1
40,04 Max
30,802 40,04 Max
iy 0802
26552 26,952
20 2101 en ¥ G
19,251 19,251
15,401 15,401
11,551 11,551
7,7004 7,7004
3,8502 3,8502
2.9175¢-10 Min 29175e-10 Min

Sekil 4.33. 7 Eylem esnasinda Kilitleme Vidasi-KV Deliginde Olusan Gerilme Dagilimi
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Yiiriime eyleminde kilitleme vidasi dis dibinde 55.4 MPa., dis iistiinde 65.26 MPa.
(maksimum) gerilme gdzlemlenmistir. Kilitleme vidasina karsilik gelen ¢ivi lizerinde
bulunan kilitleme vida deliginin ise kenar bolgesinde 100.21 MPa. (maksimum), i¢
duvarinda 50.8 MPa.’ lik gerilmeler gozlenmistir. Merdiven ¢ikma eyleminde kilitleme

vidas1 dis dibinde 88.45 MPa., dis {listlinde 92.72 MPa. (maksimum) gerilme
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gbzlemlenmistir. Kilitleme vidasina karsilik gelen ¢ivi lizerinde bulunan kilitleme vida
deliginin ise kenar bolgesinde 120.63 MPa. (maksimum), i¢ duvarinda 56.7 MPa.” lik
gerilmeler gozlenmistir. Merdiven inme eyleminde kilitleme vidasi dis dibinde 47.72
MPa., dis iistiinde 54.24 MPa. (maksimum) gerilme gozlemlenmistir. Kilitleme vidasina
karsilik gelen ¢ivi lizerinde bulunan kilitleme vida deliginin ise kenar bolgesinde 100.21
MPa. (maksimum), i¢ duvarinda 51.17 MPa.’ lik gerilmeler gozlenmistir. Ayaga kalkma
eyleminde kilitleme vidas1 dig dibinde 38.44 MPa., dis {istiinde 44.3 MPa. (maksimum)
gerilme gozlemlenmistir. Kilitleme vidasina karsilik gelen ¢ivi iizerinde bulunan
kilitleme vida deliginin ise kenar bolgesinde 64.18 MPa. (maksimum), i¢ duvarinda
21.42 MPa.’ lik gerilmeler gozlenmistir. Oturma eyleminde kilitleme vidasi dis dibinde
20 MPa., dis iistiinde 25.65 MPa. (maksimum) gerilme gozlemlenmistir. Kilitleme
vidasina karsilik gelen ¢ivi ilizerinde bulunan kilitleme vida deliginin ise kenar
bolgesinde 33.07 MPa. (maksimum), i¢ duvarinda 15.5 MPa.” lik gerilmeler
gbzlenmistir. Tek ayak iizerinde durma eyleminde kilitleme vidasi dis dibinde 31.96
MPa, dis iistiinde 45.06 MPa. (maksimum) gerilme gézlemlenmistir. Kilitleme vidasina
karsilik gelen ¢ivi iizerinde bulunan kilitleme vida deliginin ise kenar bolgesinde 96.28
MPa. (maksimum), i¢ duvarinda 86.84 MPa.’ lik gerilmeler gozlenmistir. Diz ¢okme
eyleminde kilitleme vidasi dis dibinde 23.10 MPa., dis iistiinde 26.63 MPa.
(maksimum) gerilme gozlemlenmistir. Kilitleme vidasina karsilik gelen ¢ivi {izerinde
bulunan kilitleme vida deliginin ise kenar bolgesinde 35.67 MPa. (maksimum), i¢
duvarinda 15.26 MPa.” lik gerilmeler gozlenmistir. Kilitleme vidasi iizerinde olusan
gerilmelerin dagilimi tim eylemler igin ¢ivi temas bolgesindedir. Kemik dokularinin
mikro hareketli yapist diisiiniildiigii zaman kilitleme vidast doku temas bdlgelerinde
gerilme olmamasi olumlu yorumlanabilir. Ayrica olusan bu gerilmeler Ti6Al4V Grade

23 titanyum alagiminin akma mukavemetinden oldukca diisiiktiir.

Cizelge 4.20. 7 Kritik Aktiviteye gore Kilitleme Vidasi-Deligi Uzerinde Olusan Gerilmeler

Kilitleme Vidasi Kil. Vida Deligi
[MPa] Dis Dibi  Dis Ustii Maks.
Yiiriime 55.40 65.26 100.21
Merdivenlerden Cikma 88.45 92.73 120.63
Merdivenlerden inme 47.72 54.24 100.21
Ayaga Kalkma 38.44 44.30 64.18
Oturma 20.00 25.65 33.08
Tek Ayak Uzerinde Durma 31.96 45.06 96.00
Diz Cokme 23.13 26.63 35.67
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Femur kemiginin geometrisi itibariyle maruz kaldig1 mikro sekil degisimlerden dolay1
intramediiller ¢ivi sistemlerinde ¢ivinin egilme mekanigi oldukca 6nem tasimaktadir.
Yapilan aragtirma sonucu ASTM F1264 test standardi intramediiller ¢ivi sistemleri igin
egilme anlaminda bir yaklasim sunmakta olduguna ulasilmistir. Standart igeriginde
mesnet araliklari, yiikleme kosullar1 ve 4 noktada egme oldugu goriilmektedir. Bu
calismada tasarimi yapilan ¢ivi sistemi geometrisinden dolayr 3 noktada egme
durumuna maruz birakilmistir. 3 nokta egme analizinin mesh modeli Sekil 4.34.” deki

gibidir.

Sekil 4.34. 3 Noktada Egme Mesh Modeli

Mesnet araliklart 50 mm olup, iist mesnetten 10 mm deplasman seklinde yiik
verilmigtir. Alttaki iki mesnet sabit tutulmustur. Sekil 4.35.” de mesnet kosullari
verilmigtir. Mesnetler ¢ivi arasi siirtlinme olarak tanimlanip metal/metal arasi 0.3
sirtinme katsayis1 verilmistir. Bu tanimlamalarla gercek egme testinin modellemesi

bilgisayar ortaminda yapilmaistir.

A: PFN_3pBending
Remote Displacement 3
Time: 1, 5

[A] Remote Displacement 3

Rernote Displacement 2
rrate Displacernent

Sekil 4.35. 3 Mesnet Sinir Sarti

Akma noktasina karsilik gelen kuvvet Y yoniinde 6690 N ve Sekil 4.36” daki gibidir.
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Details of "Force Reaction" s w [ 3%

Definition
Options
Results

Maximum Value Over Time
A: PFN_3pBending X Axis | 44858 N
Farce Reaction ¥ s | -6690, N

W ® F &

Z Axis | 9,985 N
Total | 6705, N

Minimum Value Over Time
Information

[Eca)

Sekil 4.36. Akma Noktasina Karsilik Gelen Kuvvet

Akma noktasina karsilik gelen Y yoniinde yer degistirme c¢ivinin yiik bolgesinde 2,7
mm olup Sekil 4.37.” deki gibidir.

A: PFN_3pBending

Directional Deformation

Type: Directional Deformation (Y Axis)
Units mm

Global Coordinate Systern

Tirme: 0,27

4,2309 Max
34608
26007
1,9206
1,1505
0,38041
03897
-1,1598
0200

-2.7 Min

Sekil 4.37. Akma Noktasina Karsilik Gelen Y y6niinde Deplasman

Sekil 4.38° de goriilen A mesnetinden alinan reaksiyon kuvveti ile toplam yer

degistirme c¢iktilarindan kuvvet-deplasman grafigi ¢izdirilmistir.

10000

8000

6000

4000

Kuvvet [N]

2000

0 2 4 6 8 10 12
Deplasman [mm]

Sekil 4.38. 3 Noktada Egme Kuvvet-Deplasman Grafigi
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Kuvvet deplasman grafiginden egilme sertligi (K) hesaplanmistir. F akma noktasindaki

kuvvet, y ise akma noktasindaki kuvvete karsilik gelen deplasman degeridir.

K= (4.7)

F
y
6690
27

K = 2477.77 N/mm

3 nokta egme analizinde akma noktasindaki elastik birim sekil degistirme degerleri
incelenmistir ve uygun goriilmiistiir. 3 nokta egme analizinde akma noktasina karsilik

gelen elastik birim sekil degistirme Sekil 4.39.” da verilmistir.

A: PFN_3pBending
Equivalent Elastic Strain
Type: Equivalent Elastic Strain
Unit: mm/mm

Time: 027

0010362 Max
0,0092104
0,0090591
0,0065078
0,0057565
0.0046052
0,0034539
00023026
0,0011513
1.2e-8 Min

Sekil 4.39. Akma Noktasindaki Elastik Birim Sekil Degistirme

3 nokta egme analizinde akma noktasindaki plastik birim sekil degistirme dagilimi;
egilme sertligini belirleyen nokta oldugu i¢in 6nem arz etmektedir. 3 noktada egme

analizinde akma noktasina karsilik gelen plastik birim sekil degistirme dagilimi Sekil

4.40. daki gibidir.

A: PFN_3pBending
Equivalent Plastic Strain
Type: Equivalent Plastic Strain
Unit: mrndmrn

Tirne: 027
0,050814
0,050814
0046047
0,04128
0026513
0,031745
0,026978 Max
0.022211
001744
0 Min

Sekil 4.40. Akma Noktasindaki Plastik Birim Sekil Degistirme

Malzemenin multilineer plastik bolge modellemenin énemi burda ortaya ¢ikmaktadir.

Akma noktasindaki plastik birim sekil degistirme incelendigi zaman ¢ivi akma
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noktasinda plastik deformasyona maruz kalmamaktadir. Sadece mesnet temas

noktalarinda ezilme olarak kiiciik plastik deformasyon bolgeleri goziikmektedir.

Akma noktasindaki egilme momenti Z yoniinde 2901.01 N.mm’ dir. Bu moment ayni1
zamanda maksimum egilme momentidir. 3 noktada e§me testinin senaryosu geregi
deplasman yiik ilerledikce maksimuma ulastiktan sonra kiigiikk bir siire daha
maksimumda kalip daha sonra iki sabit mesnetin egilmeden kaynakli reaksiyon

olusturamayip sifirlanacagi asikardir. Sekil 4.41.” de maksimum egilme momenti

goriilmektedir.
Details of "Moment Reaction” oiviini: w [L X
+| Definition
" + Options
A: PFM_3pBending
+| Results

Mornent Reaction
=I| Maximum Value Over Time

¥ Axis | 216,3 N-mm
¥ Axis | 124,19 N-mm
Z Axis | 2801,1 N-mm
Total |4364,4 N-mm
+/| Minimum Value Over Time

+|| Information

Sekil 4.41 Maksimum Egilme Momenti

Cizelge 4.21. 3 Noktada Egme Analiz Sonuglari

Fy.ak Ad K Celastik €plastik M.
[N] [mm)] [N/mm] [mm/mm] [mm/mm] [N.mm]
6690 2.7 2477.77 0.010 0 2901.01

Intramediiller ¢ivi sistemlerinde farkli malzemelerin kullanimi durumunda mekanik
davranislar1 ve tasarim Ozellikleri literatiirde birgok caligmada teorik, sayisal ve
deneysel olarak incelenmistir. Bu incelemeler ¢ogunlukla intramediiller ¢ivi
sistemlerinin kompozit malzemelerden imal edilmesi veya tasarimlarinin degistirilerek
elastik ozellik gosterecek sekilde tasarlanmasi iizerine yogunlasmustir. Intramediiller
¢ivi sistemlerinin kompozit malzemelerden iiretilmesi konusu hakkinda bir ¢ok klinik
ve deneysel calisma yapilmaktadir. Biyouyumluluk ozelliklerine yeterince sahip
kompozit intramediiller ¢ivi sistemlerinin maliyetleri yiliksek olabilecegi
unutulmamalidir. Bundan dolayi, metalik intramediiller ¢ivi sistemleri halen ticari

olarak kullanilan {iriin grubunu olusturmaktadir. Bunlarla birlikte, metalik intramediiller
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cok kullanilan tasarim yontemleri; c¢ivilerin ince kesitli veya i¢i bos geometride
modellenmesidir. Bu metotlar arasinda ise ¢ivilerin talas kaldirma yontemi ile i¢i bos
tiretilmesi en ¢ok uygulanan tasarim yontemidir. Bilindigi iizere, saf titanyum ve
alasimlar1 siinek ozellikte olduklarindan, genellikle deformasyon esnasinda ylizde
uzama degerleri pek ¢ok metalik malzemeden, 6zellikle biyomedikal uygulamalarda
intramediiller ¢ivi iiretiminde kullanilan paslanmaz c¢elik AISI 316L° den oldukga
fazladir. Ti6Al4V Grade 23 titanyum alasiminin dogrusal olmayan malzeme sayisal
modelli 3 noktada egme analizinden de anlasilacagi lizere ve bu analizlerden elde edilen

yorumlayabiliriz.
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5. SONUCLAR VE ONERILER

5.1 Sonuclar

Kalga kiriklarinin 6nemli boliimiinii olusturan femur boyun kiriklar1 genellikle ileri yas
grubunda goriilmekle birlikte yiiksek enerjili travmalar sonrasinda geng yas grubunda
da goriilebilir. Femur boyun kiriklarinin tedavisi medikal, sosyal ve ekonomik agidan
saglik sektoriinii olumsuz etkileyen onemli konulardan birini olusturur. Tiim diinyada
kalca kirig1 olgusu 1990’ larda 1.3 milyon olarak hesaplanmisken ortalama yasam siiresi
beklentisinin artmasiyla 2025 yilinda bu rakamin 2 katina, 2050 yilinda ise 4.5 milyona
cikacagi beklenmektedir. Her yil Amerika Birlesik Devletleri’ nde yaklasik olarak
250000 hastada kalga kirig1 olugsmakta, bu kiriklarin tedavisi ekonomiye 8 milyar dolar
yuk getirmektedir.

Femur proksimalindeki kiriklarin insidansi yasla dogru orantili olarak yiikselis
gostermektedir. Hastalarin ¢ogu ortalama 80 yasinda olup, bunlarin yaklagik %75 ini
kadin hastalar olugturmaktadir. Bu kiriklar geng eriskinlerde yiiksek enerjili travmalar
ile veya altta yatan patolojik bir neden sonucunda olusabilmektedir. Yash kitlede ise
basta osteoporoz, denge bozuklugu, bilissel islevlerde yetersizlik, genel kas zayiflig1 ve
kas atrofisi gibi olasi risk faktdrlerinin etkisiyle kiriklar diigiik enerjili travmalar ve hatta
spontan olarak meydana gelmektedir. Yaslilarda goriilen kalca kiriklarinin %90’ 1 basit
diisme sonrasinda olmaktadir. Sik rastlanan travma sonucu olusan bu kiriklarin tedavisi
ise bu noktalarda énem kazanmaktadir. Intramediiller ¢iviler icin en dnemli 6zellikler;
iiretildikleri malzemeler ve tasarimlaridir. intramediiller ¢iviler kullanim alanlarma gére
genellikle titanyum ve alasimlarindan veya paslanmaz c¢elik malzemelerden
tretilmektedirler.

Uygun bir ¢ivi tasariminda, intramediiller ¢ivinin kemik geometrisine uygun
olmast ve yerlestirildigi kemik iligine uygun bir sekilde oturmasi gerekmektedir.
Bununla birlikte, titanyum ve alagimlar1 kiriklarin fiksasyonu igin yeterli stabilite
saglamalarina karsin, implant tasarimlarindaki farkliliklardan dolay1 gereginden daha
rijit davranis gosterebilmektedirler ve bu durum da ¢ogu kirik tedavisinde istenmeyen
ve tedavi siirecini olumsuz ydnde etkileyen bir sonug olusturabilmektedir. Oncelikle bu
sonuglarin olusmamas1 daha sonra ameliyat operatorleri ve ortopedi doktorlarmin
cerrahi operasyon esnasinda ¢ivi, vida, plak sistemlerinin implantinda zorluk
cekmemesi adina uygun tasarim yapmak olduk¢a énemlidir.

Bu calismada; femur boyun kiriklarinin tedavisinde, kirik parcalarin rotasyonunu

engellemek ve stabiliteyi saglamak amaciyla kullanilan kompresyon o&zellikli
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intramediiller ¢ivi sisteminin tasarimi, sistemi olusturan pargalarin sayisal modellenmesi
ve statik analizleri gergeklestirilmistir. Bu analiz gerceklestirilirken dogru sonuglara
ulagmak ve ulasilan sonuglar1 yorumlayabilmek i¢in femur kemigini olusturan her iki
sert (korteks) doku ile yumusak-siingerimsi (spongioz) dokularin mekanik 6zelliklerine
gore ili¢ boyutlu tasarim modelleri elde edilmis ve femur basinda bir kirik profili
tasarlanip, kingin stabilizasyonunu saglamak amaciyla Ti6Al4V Grade 23
malzemesinden meydana gelen ¢ivi sisteminin femur kemigi igine implantasyonu
olusturulmustur. Femur kemiginin modellenmesinde izotropik ve ortotropik olmak
tizere iki farkli malzeme modeli kullanilmis ve ortotropik kemik modelinin literatiirdeki
sonuglara daha yakin oldugu sonucuna varilmistir. Ayrica iki kemik dokusu (korteks-
spongios), IM proksimal femur c¢ivi sistemi igindeki (implant-implant) ve sistem-
dokular arasindaki baglanti iliskileri literatiirde bulunan gercege yakin yontemler ile
modellenmistir. Caligmanin bir sonraki asamasinda; literatiirdeki deneysel verilerden
elde edilen ve kemik implante sistemine farkli hareket senaryolarinda (yliriime,
merdiven ¢ikma-inme, tek ayak iizerinde durma, oturma, diz ¢6kme ve ayaga kalkma)
gelen bileske kuvvetlere gore hem intramediiller ¢ivi sisteminin hem de femur
kemiginin sonlu elemanlar yontemi kullanarak yapisal analizleri gergeklestirilmis,
deformasyon ve gerilme durumlari incelenmistir. Ayrica intramediiler ¢ivinin rijitlik
durumunu incelemek amaciyla ASTM F1264 standartlarina gore i{i¢ noktadan egilme
testleri yine sonlu elemanlar analizleri kullanilarak yapilmis ve yorumlanmaistir. Yapilan
tasarim ve analiz caligmalarinda SolidWorks ve Ansys WorkBench yazilimlari
kullanilmastir.

Sonug¢ olarak; insanlarda birtakim kazalar sonucunda meydana gelen femur
boyun kiriklarinda kullanilan yenilik¢i bir intramediiller ¢ivi sisteminin farkli hareket
senaryolarina ve standartlara gore mukavemet analizleri gergeklestirilmis ve Snemli
teknik bulgular elde edilmistir. Ayrica literatiir ¢aligmalari incelendiginde, bu tez
kapsaminda ele alman intramediiller ¢ivi sistemi ile ayni tasarim ve kompresyon
uygulamasina benzer nitelikte bir ¢alisma olmadigi da goriilmiistiir.

Calisma sonucunda;

e Kemik dokularinin gercege yakin ve dogru sayisal malzeme modellemesi
yapilmasi gerektigi sonucu elde edilmistir.
e Femur boynunda kirik modellenip, femur kemigi-implante sistemin

giinliik eylemler sonucu maruz kaldig1 gerilmelerin homojen dagildig:
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goriilmiistiir. Giinlik eylemlerin hangisinin en ¢ok riskli oldugu tespit
edilmistir.

e Implante sistemde yapisal analiz sonuglarin1 dogru yorumlamak ve olast
riskleri gérmek adina Ti6Al4V Grade 23 malzemesinin multilineer
izotropik olarak modellemenin 6nemine varilmaistir.

e Proksimal femur c¢ivisinin kemikle beraber uygun esnekligi saglamasini
belirlemek i¢in yapilan 3 noktada egme yapisal analiz sonucu

yorumlanmustir.

Sonug olarak bu tez kapsaminda, femur boynu kirik tedavisinde kullanilan
proksimal femur ¢ivisinin ve vidalarinin avantajli tasarimi ve PFN sisteminin
kemik ile olusturdugu yapinin biyomekanik uygunlugu i¢in olduk¢a dnemli

teknik bulgular elde edilmistir.

5.2 Oneriler

Calismada yapilan proksimal femur ¢ivi sistemi tasarimi ile femur boynu kirik
tedavileri hedeflense de uyarlanabilir tasarim degisikligi ile hem femur boynunda hem
de femur diyafizinde (saft) olusan ¢oklu kirik vakalarin tedavisinde kullanilabilecek ¢ivi
tasarimi yapilabilir. Ayrica ¢alismada kullanilan malzeme modelleme yontemleri ve
tasarim teknikleri benzer implant ve kalca protez tasarimlari i¢in literatiire katki
saglayacaktir. Insanoglunun kemik yapisimin irka, yasa, cinsiyete, kiloya, spor aktivite

seviyesine, beslenme kosullart ve yasam kosullarina bagli olarak degistigi

unutulmamalidir.
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