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1. OZET

Farkh tasarimh radius bas1 protezlerinin radiokapitellar eklem yiiziine olan etkilerinin

karsilagtirilmasi (biyomekanik ¢calisma)

Dr. Mehmet Ozan Asik

Dokuz Eyliil Universitesi Tip Fakiiltesi
Ortopedi ve Travmatoloji Anabilim Dal1
Inciralti-IZMIR

Cok parcali radius bas1 kiriklarinda acik rediiksiyon ve internal fiksasyon her zaman
miimkiin olmamaktadir. Bu tiir kiriklara eglik eden ligament6z yaralanma ve beraberinde
olusan instabilitelerde, radius basi eksizyonu mevcut instabiliteyi daha da arttiracagindan
dolay1 onerilen bir tedavi metodu degildir. Son yillarda bu tiir kiriklarin tedavisinde radius
bas: artroplastisi daha sik uygulanan tedavi sekli haline gelmistir.

Radius bag1 artroplastisinde ¢ok gesitli materyaller kullamlmstir. Ik olarak 1941 ‘de
kullamilan vitallum kapaklardan sonra 1980’lerde silastik ve silikon protezler kullanima
sunulmug ancak dirsek eklemi fonksiyonlarindaki yetersizlikleri nedeni ile kullanimdan
kaldirilmiglardir. Son yillarda metal radius bagi protezleri kullanilmaya baslanmustir. Radius
bas1 protez tasarimlari da gelistirilerek modiiler hale getirilmis ve uygulama kolayhigi elde
edilmeye calisilmistir. Radius basi protezi uygulamalari sonrasinda hareket kisitliligs,
radiokapitellar erozyon, dirsek ekleminde artroz gibi problemler goriilebilmektedir. Dirsek
eklemi hareketlerinin daha iyi taklit edilebilmesi amaci ile son yillarda protezler bipolar
olarak da tasarlanmaya baglanmustir.

Ancak literatiir incelendiginde metal protez tasarimlarinin radiokapitellar eklem iizerine
olan etkilerini inceleyen galigmalarin sayisinin sinirli oldugu goriilmektedir.

Calismamizda, farkli tasartm Ozelliklerine sahip radius basi protezlerinin,
radiokapitellar eklem yiiziine uyguladiklar1 yiiklenme miktarlar1 kargilagtinlmigtir. Fizyolojik
hareket sinirlarinda pfotez tasarimlarinin birbirleri ile ve orijinal radius basi ile olan

farkliliklarinin tespit edilmesi amaglanmugtir.
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Calismamizda alt1 adet formaldehitle iglem gormiis kadavra kullamildi. Kadavralarin
eklem hareket acikliklarinin deney i¢in uygun ve radius basi boyutlarinin benzer olmasina
dikkat edildi. Calismada kullamilmak {izere monopolar ve bipolar protezler tasarimlanarak
tirettirildi. Yiik miktarlarinin 6lgiilebilmesi igin protezlere yiik hiicreleri adapte edildi.

Dirsek ekleminden transfer edilen yiik miktarlarinin hesaplanabilmesi igin protezler ile
aynm1 metalden ve protezlerin egimi kadar egim verilmis yiik hiicreleri tasarimlanarak
kullanildi. Bag ¢ap1 ve stem c¢api ayn: olacak sekilde protezler kadavralara uygulandi.

Kadavralar1 aksiel kompresyon cihazina adapte edebilmek ve 6nkol hareketlerini simiile
edebilmek i¢in eksternal fiksator sistemi ile bir diizenek olusturuldu.

El bileginden 100 N yiik uygulandi. Alinan gerilim degerleri daha sonra matematiksel
olarak ytik birimi olan Newtona cevrildi.

Sonug olarak; bipolar protez ile monopolar protez tasarimina kiyasla orijinal radius
basindan gecen yiklere daha yakin degerler elde edildi. Ancak her iki protez tasarimi
afasmda anlaml bir fark bulunamadi. Her iki protezin de orijinal radius bagmna gore
kapitellum iizerine daha fazla yiik uyguladig1 saptandi. Ancak protezlerin dirsek hareket aksi
boyunca orijinal radius basina benzer yiik transfer sekli olugturdugu saptandi.

~ Anahtar Sézciikler : radius bags1 protezi, monopolar- bipolar protez ,radius bas1 kiriklari

radiokapitellar yiik transferi, dirsek biyomekanigi.
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2. SUMMARY

A comperative study between two different types of radial head prosthesis regarding

effects on radiocapitellar joint ( a biomechanical study)

Mehmet Ozan Agik M.D.

Dokuz Eylul University Faculty Of Medicine
Department of Orthopaedics and Traumatology
Inciralti-IZMIR

The goal of stable open reduction and internal fixation could not be achieved in complex
radial head fractures. Inspite of ligamentous injury and associated instabilities, radial head
excision, worsens the current instability. Recently radial head arthroplasty is the treatment of
choice in these kind of fractures.

Many kind of materials have been used in radial head arthroplasties. In 1941 after
introduction of vitallium caps, silicon and silastic designs have been used. But detoriation of
elbow functions and incapabilities of these designs in restoration of elbow kinematics led
their withdrawal from the clinical use. Recently metal prosthetic designs have taken their
place. Radial head prosthesis designs have been evolved lately, and modular designs have
been introduced for ease of surgery. Radiocapitellar erosion, elbow arthrosis and decreased
range of motion at the elbow joint are some of the complications that can be seen after radial
head arthroplasties. In the last few years bipolar designs were introduced to medical practice,
hoping for restoration of elbow functions to a more physiological level.

Studies regarding effects of metal prosthesis on radiocapitellar joint are limited in the
literature.

In this study we compared the loading patterns of two seperate designs, on the
radicapitellar joint surface. We aimed to compare the differences of two prosthetic designs in
between and with the original radial head during physiological motion ranges.

Six formaldehyde embalmed cadavera were used in our study. Cadavera with suitable
elbow motion ranges and similar radial head dimensisons were chosen for the study.

Radiologically the cadavera were tested for previous elbow arthrosis or forearm fractures.
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Monopolar and bipolar prostheses were designed and produced. For measuring load, load
cells were adapted to the prostheses.

To measure loads transferred from intact elbow , load cells were designed of the same
metal with having the same concavity as the prosthesis did. Same stem size and head
diameter were used in the study.

For adaptation of cadavera into axial compression device and simulation of elbow
rhotion, ring external fixator systems were used.

100 Newtons of load was applied from the hand . Obtained strain values were
mathematically converted to load unit, Newton .

Eventually; with bipolar prosthesis design we obtained load values more close to
phsyiological loads on capitellum, compared to monopolar design. But could not find
statistical difference between designs. Both prosthetic designs exerted more load on the
capitellum compared with the native joint. We obtained similar patterns of load transfer

through the prosthetic designs with respect to native radial head.

Key words: radial head prosthesis,monopolar-bipolar prosthesis designs, radial head fractures,

radiocapitellar load transfer, elbow biomechanics.

13



3. GIRIS ve AMAC

Dirsek bolgesi yaralanmalarn icerisinde en sik goriilen yaralanmalardan biri radius bag1
kiriklaridir. Radius bagt kiriklarina siklikla ligamentdz yaralanmalar eslik etmektedir. Radius
bas1 kiriklarinda tedavi, kirigin tipine gore basit immobilizasyondan , cerrahi fiksasyona, ¢ok
parcali kiriklarda da eksizyona kadar uzanmaktadir. Ligamentdz yaralanmanin eslik ettigi,
instabilite gelismis, cok parcali radius basi kiriklarinda tedavi secenegi cogunlukla artroplasti
olmaktadir.

Artroplasti uygulamalarinin artmasi ile dirsek ekleminde cesitli komplikasyonlar
goriilmektedir. Bu komplikasyonlarin temelinde, mevcut radius basi protezlerinin normal
eklem kinematiklerini karsilayamamasi oldugu diistiniilmektedir. Dirsek ekleminin kompleks
hareketleri sirasinda, radius basinin yaptig1 hareketlerin daha iyi anlagilmaya baglanmasi ile
radius bagi protez tasarimlarinda da degisiklikler yapilmustir. Son zamanlarda monopolar
tasarimlara bipolar tasarimlar da eklenmigtir.

Bipolar protez tasarimlarinin, radiusun hareketleri esnasinda kapitelluma daha kolay
uyum saglayabilecegi diisiiniilmektedir. Ancak bu tasarimlarin da instabil dirseklerin
stabilizasyonunda yetersiz oldugu ve polieticlen icermesi nedeni ile potansiyel
komplikasyonlara agik oldugunu belirten ¢aligmalar mevcuttur.

Mevcut tasarimlarin dirsek eklemi iizerine etkisini aragtiran yeterince caligma yoktur.
Ayn1 zamanda bu tasarimlarin fizyolojik dirsek hareketlerinin taklidinde yetersiz oldugunu
gosteren ¢aligmalar da mevcuttur.

Caligmamizda temel amacimiz; bipolar ve monopolar protez uygulamalari sonrasinda
fizyolojik yiiklenme ve hareket sinirlarinda, kapitellum eklem ylizeyinde olusan yiiklenme

farkliliklarinin tespit edilmesidir.
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4.GENEL BILGILER

4.1 Dirsek Ekleminin Anatomisi

4.1.1 Dirsek eklemini olusturan kemik yapilar

Humerus {ist ekstremitedeki en biiyiikk kemiktir. Humerus cisminin superioru silindirik
yapida iken, distalde yanlara dogru genislemekte ve troklea ile kapitellumu olusturmaktadir.
Dirsek eklemi trokoginglimoid tipi sinovial bir eklemdir. Humerus distalinde troklea ulna ile
eklem olusturur. Kapitellum ise radius bas: ile eklemlesir. Ayrica radius ile ulnanin radial
centigi arasinda iiclincii bir eklem olan proksimal radio-ulnar eklem olusur [1].

Radius bas1 diizensiz , karmagik solid bir yapidir. Yapilan ¢alismalar sonucunda radius
basinin ne tam sirkiiler, ne de tam eliptik bir eklem yiiziine sahip olmadii, sag ve sol radius

bas1 anatomileri arasindaki belirgin fark olmadig: gosterilmistir [2-7].

4.1.2 Dirsek eklemine etkiyen kaslar

Dirsek ekleminde temel fleksor kas M. Brakialis kasidir. Ancak M. Biseps Brakii ve
M. Brakioradialis kaslannda fleksiyona yardimci olurlar. Daha az etkili olan kaslar ise
M. Ekstensor Karpi Radialis Longus, M. Pronattr Teres ve M. Fleksor Karpi Radialisdir.

Temel ekstensor kas M. Triseps Brakii’dir. Ankoneus ve M. Brakioradialis kaslar1 da
ekstansiyona yardimci olmaktadirlar [1]. Dirsek ekleminde proksimal radioulnar eklemde
supinasyon ve pronasyon hareketleri yapilmaktadir. Temel olarak supinasyonu M. Supinator
kasi ve bir miktarda M. Biseps Brakii yaptirir. Pronasyonu ise =~ M. Pronator Quadratus ve
M. Pronator Teres kaslart yaptirir. M. Fleksor Karpi Radialis ile Ankoneus kaslari bunlara
yardimci olmaktadir [1].

4.1.3 Dirsek ekleminin ligamanlari

Dirsek ekleminin fibréz eklem kapsiilii, anterior ve posteriorda ince ve zayif yapida
iken, yanlarda kollateral ligamanlar tarafindan giiclendirilmektedir. Fibroz kapsiil anteriorda
koronoid ve radial fossanin proksimal kenarlarina yapisirken , posteriorda ise olekranon fossa
ist sinirina yakin bir seviyeye yapigmaktadir. Distalde ise troklear centigin kenarlar ile

koronoid ¢ikint: anterior sinirina ve aniiler ligamana yapismaktadir.
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LUKL

Sekil 1. Dirsek eklemi ligamanlarmn goriiniimii

Kollateral ligamanlar giiclii intrensek yapilardir. Radial (lateral) kollateral ligaman giiclii
ticgensel bir yapidir . Proksimalde apeksi lateral epikondilden baglar, distalde tabani aniiler
ligamam igerecek sekilde genisler. Lateral kollateral ligaman ii¢ boliime ayrilir. Lateral
ulnar-kollateral ligaman (LUKL), lateral radial-kollateral ligaman (RKL) ve de lateral anterior
ligaman (AL). Medial (ulnar) kollateral ligaman da tiggensel yapida olup anterior ve posterior
bantlar (AB, PB) halindedir ve relatif olarak daha zayif olan oblik ligaman ile birbirlerine
baglanirlar. Medial kollateral ligamanin apeksi humerus medial epikondilinden baglar anterior
bant ulnanin koronoid cikintisina yapisir, posteriordaki daha zayif olan bant ise olekranonun
medial kenarina yapisir (Sekil 1) [1].

Aniiler ligaman (An.L) radial gentigin anterior ve posterior koselerine yapigir. Radius
basini cevreleyerek proksimal radioulnar eklemi stabilize eder. Aksesuar lateral kollateral
ligaman, inferior lifleri ile aniiler ligamam siipinator c¢ikintiya baglayarak stabilizasyonuna

yardimeci olur [8].
4.2 Dirsek Ekleminin Biyomekanigi

Dirsek eklemi iki farkli eksende hareket edebilmektedir. Bu eksenler sayesinde
fleksiyon ekstansiyon hareketleri ile pronasyon supinasyon hareketleri yapilabilmektedir.
Ulnohumeral ve radiokapitellar eklem aracilig ile hafif hiperekstansiyondan, 150° fleksiyona
dek hareket yapilabilirken , radiokapitellar ve proksimal radioulnar eklem yardimi ile 85°
supinasyon ve 75° pronasyon hareketi yapilabilmektedir. Fleksiyon ekstansiyon hareket aksi
kapitellum merkezinden geger. Supinasyon pronasyon hareket aksi ise radius basi

merkezinden distal ulna radial sinirina dogru uzanir[8, 9].
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Onkol anatomik pozisyonda tam ekstansiyona ve supinasyona alindiginda, kol ve énkol
ayn hat iizerinde bulunmaz. Bunun nedeni humerus distal eklem yiiziiniin, humerus cismine
dik agida olmamasidir. Normal olarak 6nkol laterale dogru yonlenir ve yaklagik 165 derecelik
tagima acis1 olusturur. Bu ag1 sayesinde yiiriime esnasinda 6nkolun kalcaya takilmasi dnlenir.

Tasima agisi fleksiyon arttirildik¢a ve 6nkol pronasyona alindikg¢a azalir [1].
4.2.1 Onkolda radioulnar yiik paylagmm:

El bileginden uygulanan kompresif yiiklerin % 60 kadari radiokapitellar eklem
tizerinden gecmektedir (Sekil 2) [10].

Sekil 2. Dirsek ekleminden transfer edilen yiikler

Farkli fleksiyon agilarinda ise transfer olan yiiklerin belirgin derecede degistigi,
ozellikle fleksiyon dereceleri arttifinda transfer edilen yiikte ciddi bir azalma oldugu
gbzlemlenmigtir. Supinasyonda transfer edilen yiikler pronasyonda transfer edilenlere gore
daha azdir [11]. Bir caligmada zorlu aktivitelerde radiokapitellar eklem iizerinden gecen
yiiklerin viicut agirliginin li¢ katina kadar ¢ikabildigi gosterilmistir [12, 13].

Interossedz ligamanin el bileginden dirsege uygulanan kompresif yiikiin transferinde
onemli bir fonksiyonu mevcuttur. Ele uygulanan kompresif yiik varliginda IOL radius bagina
gelen yiikkii azaltmakta ve kemikleri interossedz alana gekerek Onkolun stabilizasyonuna

yardimci olmaktadir [14, 15] .
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Sekil 3. Radius bas1 eksizyonu sonras: dirsek ekleminden transfer edilen yiikler

Radius bag1 eksizyonu ile dirsek ekleminden transfer edilen yiikler cogunlukla
ulnohumeral eklemin lateralinde toplanmakta, sonug olarak medial kollateral ligaman lizerine

diisen tensil kuvvetlerde artmaya sebep olmaktadir (Sekil 3) [10].
4.2.2 Dirsek ekleminin stabilizasyonu

Dirsek eklemi tiim eklemler icerisinde, hem yumusak doku hem de eklem yiizeyi
ozellikleri acisindan en uyumlu ve bunun sonucu olarak da en stabil eklemlerden bir tanesidir.
Dirsek eklemi stabilitesi eklem yiizey uyumu, bag, kapsiil ve muskulo-tendintz yapilar ile
saglanmaktadir. Biyomekanik olarak dirsek ekleminin stabilitesini saglayan yapilar, eklemin
deisik derecelerinde stabiliteye katki saglamaktadir. Ornegin dirsek ekstansiyonda iken
distraksiyona kars1 stabilitenin 6nemli boliimii anterior kapsiil tarafindan saglanmaktadir.
Dirsek ekleminin stabilizasyonunda kemik yapilarin sekli birincil derecede Oneme sahiptir.
Ulnohumeral eklem major stabilizatordiir. Olekranon c¢ikintist anterior subluksasyonlart
engellerken, posterior subluksasyonu engelleyen temel yapi koronoid cikintidir. Posterior
stabilitenin saglanmasinda ikincil Snemli yap: ise radius bagidir. Konveks kapitellumun
konkav radius basgi ile olan eklemlesmesi ve de kapitellumun humerus uzun eksenine olan 30
derecelik agilanmasi ekstansiyonda stabilizasyona katkida bulunmaktadir.

Dirsek eklemindeki temel valgus stabilizatorii medial kollateral ligaman ve bu

ligamanin kalin anterior huzmesidir. Medial kollateral ligamanin anterior huzmesi 20 ile 120
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derece arasindaki fleksiyon hareketlerinde primer stabilizasyonu saglar. Ayrica medial
kollateral ligaman internal rotatuar stabiliteden de sorumludur [1, 16, 17].

Radius basinin, dirsek ekleminde valgus stabilitesinin saglanmasinda medial kollateral
ligamandan sonra sekonder énemi mevcuttur [18-20].

Lateral ulnar-kollateral ligaman, koronoid c¢ikinti ve radius bast posterolateral
stabiliteden sorumludurlar. Radius bagi rekonstriikte edilemediginde artroplasti uygulanmasi
ve de koronoid g¢ikintinin tamir edilmesi, olusabilecek instabilitelerin engellenmesi icin
gereklidir [20,21].

Dirsek eklemine etkiyen kaslarin da stabilite iizerine direkt etkileri mevcuttur. Biceps
Brakii, Brakialis ve Triceps kaslann dirsek eklemine kompresif kuvvet uygulayarak

stabilizasyona yardimci olurlar.
4.2.3 Dirsek ekleminin stabilizasyonunu ilgilendiren patolojiler

Dirsek ¢ikiklan en sik goriilen ikinci ¢ikik tipidir. En sik posterior ¢ikiklar olusur, eslik
eden kirik ve ligamentdz yaralanma yok ise basit ¢ikik olarak tanimlanir. Komplike ¢ikiklarda
kapali rediiksiyon yeterli olmayabilir. Cikik rediiksiyonu yapildiktan sonra stabiliteye tiim
hareket genisliginde mutlaka bakilmalidir. Instabilite mevcut ise cerrahi olarak
rekonstriiksiyon yapilmalidir [21].

Radius bag1 kirig1 ile beraber MKL yaralanmasi mevcut degil ise radius bag1 eksizyonu
dirsek bolgesinde instabilite yaratmamaktadir. Ancak MKL yaralanmasinin eslik ettigi radius
bas1 kiriklarinda radius baginin ¢ikartilmas: belirgin derecede instabiliteye neden olmaktadir
[19].

Dirsek cikiklart sonrasi olusan lateral kollateral ligaman yetmezligi, radius bas:t kirig1 ve
de koronoid cikinti kiri1 nedeni ile geligen rekiirren posterolateral instabilite Hotchkiss
tarafindan kotii ticleme ( terrible triad ) olarak tanimlanmistir ve bu durumda tekrarlayici
veya kronik instabilite olasilif1 da artmaktadir {21].

Essex Lopresti yaralanmalarinda interossedz ligamanin yetmezligi gelismektedir. Bu
durumda radius baginin korunmasi, daha dogrusu radiusun uzunlugunun saglanmasi énem arz
etmektedir. Eger radius uzunlugu korunamaz ise distal radioulnar eklemde radiusun
proksimale dogru yer degistirmesi nedeni ile bir uyumsuzluk meydana gelir. Bu tip
yaralanmalarda radius bas1 fikse edilmelidir, eger fiksasyon yapilamiyor ise protez mutlaka

uygulanmalidir [22].
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4.3 Radius Bag1 Kiriklar

Dirsek cikigr ya da kirikli ¢ikigi ¢ok cesitli mekanizmalar ile olusabilir. En sik goriilen
mekanizma Kkisinin diiserken yere el ayasiyla temas etmesi ile olusur. Aksiyel plandaki
yiiklenmeye, viicudun yerde sabitlenen Onkol lizerinde donmesi ile eklenen supinasyon
zorlanmas: bu tiir yaralanmalarin olusmasinda 6nemlidir. Amis ve Miller, dirsek maksimum
35 derece fleksiyonda iken 6nkoldan iletilen aksiyel yiiklenmenin hem dirsek ¢ikigina hem de
radius ve koronoid cikint1 kirigina neden oldugunu gostermislerdir [23].

Radius bas1 kiriklar dirsek bolgesinde goriilen en sik yaralanmadir ve tiim erigkin dirsek
kiriklarinin % 33’ {inii olusturur. Radius bas1 kiriklar siklikla el, el bilegi, ve dnkolda kemik
ve yumusak doku yaralanmalar: ile birliktedir. Ilk olarak Mason tarafindan simiflandirilan
daha sonrasinda Johnston’un modifiye ettigi siniflamaya gore radius basi kiriklari dort alt
kategoriye ayrilabilir. Mason Tip I kiriklar1 deplase olmayan 2 mm den kiiciik marjinal bélge
kiriklart veya fissiirleridir. Mason Tip II kiriklan ise eklem yiizeyinin bir kisminin deplase
veya impakte oldugu 2 mm den biiyiik marjinal kiriklardir. Mason Tip III kiriklan ise eklem
yiizli ve tlim radius basinin etkilendigi ¢ok pargali kiriklardir. Mason-Johnston Tip IV kirikl
cik1g1 sonradan siniflamaya eklenmistir ve ulnohumeral ¢ikigin eslik ettigi ¢cok parcali radius
bas1 kiriklarini tanimlar [24]. (Sekil 4)

Sekil 4. Radius bay1 kinklarinda Mason-Johnston simflamasi
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4.3.1 Radius Bag1 Kiriklar: Tedavi Prensipleri

Kirik sekli ve eglik eden yumusak doku yaralanmalar1 gbz 6niine alindiginda, tedavideki
temel amag dirsek stabilitesinin restorasyonu, eklem hareketlerinin ve radius uzunlugunun
korunmasidir. Yer degistirmemis cogu kirikta bu amaglar basit immobilizasyon ile
saglanabilmektedir. Eklem hareketlerinin kisitlandigi biiytik kemik fragmanlarini igeren
kiriklarda, acik rediiksiyon ve internal fiksasyon uygulanmaktadir [25].

Daha karmagik, cok parcali kiriklarda ise acik redilksiyon ve internal fiksasyon
yapilamaz. Bu durumlarda radius bagi eksizyonu veya radius bagi artroplastisi
uygulanabilmektedir. Radius basi eksizyonu yapilacaksa, ligamentz yaralanma beraberinde
dirsek instabilitesi ve Essex Lopresti lezyonu mutlaka ekarte edilmelidir. Eslik eden

patolojilerin varliginda radius bag1 protezi endikedir [19, 24, 26].
4.3.2 Radius Bas1 Kiriklarinda Artroplasti

Tarihsel olarak, cok parcali kompleks radius basi kiriklarinda radius basi eksizyonu
cerrahi ¢oziim olarak uygulanmaktadir. Radius basi eksizyonu sonrasinda uzun donem
sekellerinin ( el bilegi agrisi, valgus instabilitesi, kuvvet kayb: , ulnohumeral artrit gelisimi
v.b. ) daha fazla incelenmesi sonucu, son donemlerde radius basinin korunamadigi
durumlarda prostetik replasmanlarin daha uygun bir secenek oldugu diisiiniilmektedir [10, 19,
20, 24].

Radius bagi artroplastisi ilk olarak Speed tarafindan 1941 yilinda vitallum kapaklar
seklinde uygulanmistir. 1951°de Carr ve Howard ilk metalik kapaklar1 kullanmislar
sonrasinda 1953’de Cherry ilk akrilik protezi tamitrgtir. 1981 de Swanson tarafindan silikon
implantlar kullanilmaya baglanmig ancak bu implantlar ge¢ donem komplikasyonlar: nedeni
ile kullanimdan kaldirilmigstir. Ayrica bu implantlarin yeterli derecede stabiliteye katkisi
olmadig1 gosterilmigtir. Teknolojinin gelismesi ile metal protez tasarimlar1 daha da
gelistirilmistir, ancak radiokapitellar eklem iizerindeki etkileri tam olarak bilinememektedir
[26].

Giintimiizde kullanilan protezlerin ¢ogu monopolar olarak iiretilmektedir. Tasarimlar
arasinda sadece stem sekilleri degisiklik gostermektedir. Diiz veya anatomik egim verilmig
stemli protezler kullanima sunulmugtur. Bu protezler sementli uygulanabildigi gibi, zaten

yeterince dar olan radius proksimal medullasinda yeterli sement tabakas1 olugturulamayacagi

21



diisiiniilerek sementsiz uygulanan protezler de tiretilmistir. Daha kolay uygulama ve daha iyi

anatomik uyum amaci ile yakin zamanda modiiler monopolar tasarimlar kullamma

sunulmustur [26].

Resim 1. Monopolar ; (modiiler veya monoblok) diiz stemli radius basi protezlerine drnekler

Prostetik replasmanlar arttik¢a kargilagilan sorunlar da degismigtir. Uzun dénemli protez
replasmanlar1 incelendiginde mevcut protez tasarimlarinin radius basinin zel anatomisine
yeterince uymadigl ve protezlerin radiusun karmagik dirsek eklemi hareketlerinin taklidinde
yetersiz kaldiklar1 goriilmiistiir [16, 27]. Radiokapitellar eklemde erozyon , protez stemleri
¢evresinde gevseme bulgulari, dirsek eklemi sertligi , dirsek ekleminde kuvvet kaybi,
protezlerin yiiksekliginin ayarlanmasinda zorluklar ve buna bagli olarak dirsek eklemi
stabilizasyonunda yetersizlik baglica radius bagi artroplastisi  komplikasyonlar1 olarak
sayilabilir [2, 28-32].

Resim 2. Bipolar protez tasarimlarinin ilk versiyonlarindan bir 6rnek ( Tornier)

Kompleks dirsek eklemi hareketlerinin daha kolay taklit edilebilmesi amaci ile son

zamanlarda bipolar bagli, yani protez baginin stemden bagimsiz hareketini saglayan modiiler
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protez tasarimlari kullanima sunulmustur. Bu protezlerin radius bagimn kapitellum ile olan
uyumunu belirli supinasyon ve pronasyon agilarinda otomatik olarak gergeklestirecegi ve
radiokapitellar yiik aktariminin daha fizyolojik sinirlarda yapilabilecegi diisiiniilmektedir.
Ancak bipolar protezlerin artmig implant aginmasi, debris olusumu ve buna bagli implant
gevsemesi, ligaman yetmezligi olan dirseklerde ise yetersiz stabilizasyon gibi potansiyel

sorunlara agik oldugu disiiniilmektedir [7, 26].

Resim 3. Sementsiz uygulanan anatomik stemli modiiler, monopolar ve bipolar radius bagi protez
tasarimlari (Small Bone innovations Avanta)

4.4 Stres ve gerilim (strain):

Stres, bir maddenin gévdesi iizerinde etkili olan giice kars1 verdigi i¢ direngtir. Stres
kuvvet biiyiikliigiiniin, uygulandigi birim alana béliinmesiyle elde edilen bir orandir.

Aksiel yiiklenmeler ile olusan aksiel stresin iki komponenti mevcuttur. Bunlar
kompresif ve tensil streslerdir. Pascal stresin tammlanmasinda kullamlan uluslararasi
birimdir. Bir Pascal; bir metrekarelik alana dagilan bir Newton'luk kuvveti gésterir.

Gerilim, bir maddenin kuvvet altinda gosterdigi sekil ve boyut  degisikligidir.
L uzunlugundaki bir maddeye tensil giigler uygulandiginda olusan uzama miktar1 +AL olarak
tanimlanir. L uzunlugundaki bir maddeye kompresif gii¢ler uygulandiginda meydana gelen
kisalma miktar1 ise -AL olarak tammlamir. Boyuttaki bu degisiklik deformasyon (AL) olarak
tamimlanir. Gerilim (strain), solid yapilara uygulanan yiikler sonrasinda, boyutlarinda
meydana gelen kiigiik degisimlere verilen isimdir [33].

€ =AL/L



4.4.1 Gerilim (")Iqiicii ( Strain Gauge):

Ince iletken metalden yapilmis bir serit halindedir. Gerilme kuvvetlerine ugradigi zaman
boyu uzar ve incelir. Tam tersi olarak, yine aym iletken metal gerit kompresyona maruz
kaldigi zaman boyu kisalir ve kalinlagir. Her iki kuvvet uygulandigi anda metal uglarda
kuvvet biiyiikliigiiyle orantili olarak elektriksel dirence yol agmaktadir. Uygulanan kuvvetin
biiyiikliigii metal seridin elastik limitini agmadig: siirece bu tiir elemanlar fiziksel kuvvetin
yarattign direngten yararlanarak ol¢tim cihazi olarak kullanilabilmektedirler. Bu prensibe
dayanarak calisan cihazlara gerilim olgiicti adi verilmektedir.

Yiizeyler tizerindeki gerilimlerin 6l¢iimii tizerinde belirli bir ilgi mevcuttur. Bu nedenle
yiizeylere uygulanmis konvansiyonel gerilim olgiiciiler (strain gauge) ¢ok genis kullanim
alanlart bulmugtur. Genel olarak gerilim olciiciiler makine miihendisliginde; makinelerin
yarattign kuvveti ve stresi, hava ve uzay sanayisinde; yapisal elemanlarin, baglantilarin ve
kritik komponentlerin tizerindeki stres yiikiinii 6lgmek i¢in kullanilmaktadir.

Gerilim olgiiciiler ¢ok ince kablolar ( 1/1000 inch) veya sik olarak yassi metalik iletken
yollar igerir. Metalik iletkenler veya kablolar ‘tagiyici’ denen ve iletken olmayan bir
kaplamanin iizerine yerlestirilmistir. Olgiim yapilacak materyalin {izerindeki piiriizler ve
capaklar temizlendikten sonra gerilim olgiiciiler uygun olan yapistirma materyali ile yiizeye
yapistirthir. Bu sekilde test 6rneginde olusan gerilim direkt olarak gerilim Glgiiciiye yansitilir,
gerilim Olgiictiniin gerilmesi veya komprese olmasiyla elektrik direncinde dogrusal bir
degisiklik olusur.

Uretimi bulunan gerilim 6lgiiciiler 30 ile 3000 Q arasinda nominal degere sahiptir. En
sik olarak ta 120, 350, 1000 ’luk gerilim olgiiciiler kullamlmaktadir. Gerilim olgiiciiler
uygulanacaklar yiizeyin ozelliklerine gore tekli, ikili veya rozet tipinde iiclii sekilde
iiretilmektedir. Gerilim 6l¢iiciiden alinan veriler data logger cihazi ile sayisal degerler haline
cevrilir.

Her gerilim 6lgiicii; 6lgtim faktorii (gauge factor) yani, olgliciiniin gerilime karg:
hassasiyetini belirten 6zel bir parametreye sahiptir. Bu faktor elektrik direncindeki fraksiyonel
degisimin uzunluktaki fraksiyonel degisime oramidir. ideal gerilim &lgiicii direnci sadece

uygulandigi materyal iizerindeki gerilimden etkilenmelidir. Teorik olarak istenen budur.
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Bununla birlikte 6lgiicii; ortam 1s1s1 ve iizerine yapistirilan test materyalindeki 1sidan termal
genlesme nedeniyle etkilenirler [33].
Tel gerilim Glgiiciiler tek bir yonde gerilim degisimlerini dlgebilmektedir. Ug adet,

lineer-olarak bagimsiz gerilim degerleri, yiizey gerilimi 6l¢timii i¢in gereklidir.

Sekil 5. Rozet tipi gerilim ol¢iiciiniin sematik ¢izimi

X eksenine o acis1 ile yerlestirilen bir rozet tipi gerilim 6lgiicii ele alindiginda gerilim
olgiiciiniin de kendi igerisindeki agisal degerleri olan B, y acilan1 da goz 6niine alinmalidir. Bu
lic gerilim olgiiciiden alinan degerlerin €2 , € V€ g&c oldugu diisiiniilecek olursa  X-Y
koordinatlarinda ki degerlerine ulagabilmek amaci ile koordinat transformasyon denklemi
kullanilabilir [34].

Er+Ey Ep =6
Ex'=x2y+x Y

Denklem 1. Koordinat transformasyon denklemi

cos o +eyy sin 26

Bu denklemin her ii¢ gerilim degerine uygulanmasi ile alttaki formiil elde edilecektir.
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& +ey &p—¢
= x2 A4 & X . ycos/(a+ﬁ+7)+5xy5m2(a+ﬁ+7)

Denklem 2. Her ii¢ gerilim degerinin ayri ayri formiile edilmesi ile €x, €y, Ve €xy degerlerinin
hesaplanmasi

Bu denklem ile de ii¢ bilinmeyen olan €x, €y, ve €xy hesaplamalari yapilabilir.

Sonug olarak elde edilen ex, €y, ve €y, degerleri ile yiizeyde olusan maksimum gerilim

degeri de agagidaki denklem ile hesaplanabilir [34].

2
I +e:,€y2

Emax =

1 45 Latlarul
L

Denklem 3. Maksimum yiizey gerilimi h formiil

Tim olciimlerden elde edilen maksimum gerilim degerleri ve bunlarin Newton

karsihiginin ¢oziimlenmesi karsilastirma amaci ile kullamilabilir.
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5.GEREC VE YONTEM

5.1 Radius Basi protezlerinin tasarimi ve iiretimi

Popovic ve ark.'mn 2005 yilinda, Skalski ve ark.’nmin 2004 yilinda yaymnladigi
¢aligmalar baz alinarak modiiler, monopolar ve bipolar bash protez tasarimlari Ortopro Tibbi
cihazlar ve el aletleri Sanayi A.S. (Izmir) firmasina rettirildi. Benzer stem gapi ve bas ¢api
olan kadavralar bulunarak bunlara uygun stem ¢api (7.2 mm ) ve bas ¢ap1 (20 mm) olan
protezler iirettirildi. Protezlerin iiretilmesinde paslanmaz ¢elik (316L) maddesi tercih edildi.

Stemler anatomik olarak tasarimlandi (Sekil6) ( resim 4).

'\.‘ \\@ \\
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Sekil 6. Uretimi Yapilan Protezlerin Teknik Cizimleri

Resim 4. Uretilen bipolar ve monopolar protezlerin fotograflari



5.2 Yiik Hiicrelerinin Uretimi

Cahgmamizda karsilagtigimiz diger bir problem ise radiokapitellar eklem arahigina
girebilecek ve farkli fleksiyon, pronasyon agilarinda 6lciim yapabilecek yiik hiicrelerinin (load
cell) bulunmamasi idi. Load cell haricinde kullanilabilecek bir diger yontem olan basing
duyarli filmlerin kullanilmasindan ise uygulama zorlugu ve degerlendirme giicliigii nedeni ile
vazgegildi.

Daha once klinigimizde yapilan bir ¢alismada gerilim olgiiciilerin yiik hiicresi olarak
kullamlabilecegi gosterilmigtir [35]. Gerilim 6l¢iiciiler protezlerin icerisine yerlestirerek yiik
hiicresi olarak kullanildi. Gerilim 6lgiiciilerin protez i¢ yiizeyine uygulanabilecegi ve 6l¢iimde
gerekli olan kablolarin gikabilecegi agikligi olan kompartmanlar proteze eklendi. Eklem
araliginin darhigi nedeni ile 3 mm kalinliginda ve i¢ yiizeyi kompartman seklinde ve protezle
ayn1 materyalden yiik hiicresi gelistirildi. Eklem yiiziine uyum saglamasi1 amaci ile protezde

bulunan konkavite derecesinde egim verilerek yiik hiicresi tirettirildi.(Resim 5)

Resim 5. Kompresyon testinden elde edilen gerilim degerlerini sayisal degerlere ¢eviren cihaz ve iiretilen
yiik hiicresinin fotografi

Kapitellum eklem yiiziine denk gelen yiizeyin alt kismina rozet tipi gerilim ol¢iict

yerlestirilerek her yonde gelen kuvvetlerin 6lgiilebilmesi amaglandi. Olgiimlerde strain

degerleri TDS 303 portable data logger cihazi kullanilarak 6lgiildii.
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5.2.1 Kompresyon Testinde Elde Edilen Gerilim Degerlerinin Gii¢ Birimine

(Newton) Doniistiiriilmesi:

Kompresyon testinde, gerilim 6lgiiciilerden alinan gerilim degerleri ii¢ farkli kanaldan
Olgiilerek kaydedildi. Rozet tipi gerilim olgiiciiler ile aldigimiz bu degerler temel gerilim

(principal strain) ve maksimum gerilim (maximum strain) 6l¢timii igin kullanildi.

3. kadavra orijinal radius basi (grup 1)
pronasyonda 30 derece fleksiyon

500

T 400

?

£ 300
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0
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aksiyel yiiklenme degeri (Newton)

Sekil 7. Rozet tipi gerilim dl¢giicii kullamlarak yiik hiicresinden aldigimiz degerlere bir 6rnek

Protez ve yiik hiicresi ( load cell)’nin bagimsiz olarak alinan 6l¢timleri ve bu
6lgiimlerden alinan maksimum gerilim — Newton egrilerinin olusturdugu polinomlar
Originpro 7,5 (originlabs) programi ile ¢oziimlenerek, belli yiikler altinda olugan maksimum

gerilim degerinin formiilasyonu elde edildi [35].



protez Newton-gerilim egrisi
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Sekil 8. Protezden elde edilen Newton gerilim egrisi ve elde edilen formiil
Y (Newton)= 0,51217+1,21205x-0,00385x>-0,000468938x*+0,0000105963x"-0,000000102063x*+
0,000000000529882x"-0,00000000000154824x"+2,40089E- 15x*-1,53872E-18x"

Yiik hiicresi ( load cell ) protez Newton egrisi

maksimum gerilim

0 50 100 150 200 250 300

Sekil 9. Yiik hiicresi Newton gerilim egrisi ve polinom ¢iziimlemesi ile elde edilen grafik

Y(Newton)= -0,09361+0,72557x+0,00109x%-0,000253335x°+0,000006 1587x"-0,0000000845082x >+
0,0000000006828x°-0,000000000003 10752x"+7,31654E-15x"-6,9195E-18x"
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Bu denklemden yola ¢ikilarak kadavralardan elde edilen gerilim degerlerinin kag
Newton yiik altinda gergeklestigi belirlendi. Protezden radiokapitellar eklem yiiziine transfer
edilen yiik ile orijinal radius basindan radiokapitellar eklem yiiziine transfer edilen yiiklerin
karsilagtirilabilecegi sayisal degerlere ulagildi.

Protez baslarinin her iki protez tasarimu ile ayni olmasi ve stemlerinin de standart olmasi
sayesinde protezler arasinda karsilastirilma yapilabilecegi diisiiniildii. Bu nedenle her iki

protezede ayni ¢ap ve boyda protez basi uygulanarak él¢iimler alindi.

5.3 Kadavralarmn Test icin Hazirlanmas:

Calismada 7 adet kadavra kullanilmasi planlandi, ancak hazirhk asamasinda bir
kadavrada meydana gelen ulna fraktiirii nedeni ile ¢aligmadan cikartilmak zorunda kalindi.
Sonug olarak alti adet formaldehitle iglem gormiis kadavra ¢alismamiza alindi.

Calismaya baglanilmadan once Dokuz Eyliil Universitesi Tip Fakiiltesi Klinik ve
Laboratuar Caligmalar Etik Kurullari’ndan ¢alisma igin gerekli olan etik kurul izinleri alindi
(Ek 2). Cahiymada kullanilacak kadavralarda dirsek eklemi artrozu , eski dirsek ve énkol kirig
olup olmadig1 radyolojik olarak aragtinldi. Kadavralarin dirsek eklemi hareket aciklhiklarinin
normal sinirlarda olmasina dikkat edildi. Her bir kadavra, dirsek eklemi kapsiiliine kadar
actldi. Kollateral ligamanlara zarar verilmeden aniiler ligaman kesildi radius bagima ulagildi..
Humerus deltoid insersiyosu seviyesinden kesildi. Her bir kadavra galigmaya alinana dek
anatomi bolimiinde bulunan formaldehit tanklarinda bekletildi. Caligma esnasinda
kadavralarin 6zelliklerinin bozulmamasi amaci ile teste alinan kadavradaki 6lgiimler ayni giin
igerisinde tamamlandi.

Radius baglari, protez basinin boyun yiiksekligi baz alinarak eksize edildi. Stemin
medulla igerisinde distale migrasyonunu engellemek amaci ile ilk olarak eksize edilen radius
bagindan elde edilen spongioz kemik tika¢ medullaya yerlestirildi. Radius medullasi Biseps
Brakii yapisma yeri dikkate alinarak uygun raspa ile hazirlandi. Daha sonra sementsiz olarak
protez yerlestirildi. Protez yerlestirilmesi sonrasinda aniiler ligaman tekrar yerine dikildi

Literatiirde 6nkol yiiklenme testlerinin simiilasyonunda bir fikir birligi olmamasi ve
farkli fleksiyon rotasyon agilarinda 6lciim yapilabilmesi amaci ile 6nkoldan yiik verilmesi
planlandi. Bu iglem i¢in elde ii¢ ve dordiincii metakarplardan gecirilen Kirschner telleri

sirkiiler fiksator iskeletine sabitlendi, kompresyon esnasinda el bileginin hareketlerini kontrol
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etmek ve rotasyon miktarini belirleyebilmek amaci ile bir adet steinmann ¢ivisi de radius
diafizine yerlestirildi. Kapitellumun rotasyon merkezinden gonderilen bir adet steinmann
¢ivisi yardimi ile 6nkola farkli fleksiyon agilarinin verilebilecegi diistiniildii ve ikinci bir
gergeve hazirlanarak ilk sisteme adapte edildi. (Resim 6). Steinmann ¢ivisinin kapitellum
rotasyon merkezinden ge¢tigini dogrulamak igin radyolojik degerlendirme yapildi ( Resim 7).

Farkl fleksiyon agilarinda 6l¢iim yapabilmek amaci ile Morrey ve ark’nin kullandigina
benzer bir gonyometre humerusa ve ulnaya sabitlenerek agisal degisimler sistemde
uygulanabildi (Resim 6) [11].

Kurdugumuz bu sistem sayesinde el bileginden dirsek eklemine dogru kompresyon
yapilabildi. Olgiimler sagital planda 0 ile 120 derece, frontal planda ise tam supinasyon ile 60
derece pronasyon hareket genislikleri arasinda yapilmistir. Bu agilarda 6l¢tim yapilmasindaki

temel amacimiz fizyolojik hareket genigliginin taklit edilebilmesini saglamakti [37].

Resim 6. Schimadzu aksiel kompresyon cihazinda 30 derece fleksiyon ve nitral rotasyon pozisyonunda
dlciim goriintiisii
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Resim 7. Calismaya alinan 4 no.lu kadavranin dirsek eklemi rotasyon merkezinden steinmann ¢ivisi
gonderildikten sonra alinan anteroposterior ve lateral radyografisi

Resim 8. Modiil

monopolar protez yerle:

adavranin anteroposterior ve lateral radyografisi



Resim 9. Modiiler bipolar protez yerlestirilmis kadavranin anteroposterior ve lateral radyografisi

Calismamizda Shimadzu AG-IS aksiel kompresyon cihazi kullanildi. Literatiirdeki
benzer ¢alismalar goz oniine alinarak 100 N yiik kompresif yiik uygulandi. ilk olarak eklem
kikirdag tiraglanarak 6zel olarak {iretilmis yiik hiicresi radius bag1 yiiksekligi
degistirilmeden eklem arasina yerlestirildi ardindan sirasi ile supinasyonda , nétral rotasyonda
ve pronasyonda 0, 30, 60, 90 ve 120 derecelerde radiokapitellar eklemden gegen yiik

miktarlari hesaplandi ( Grup 1) (Resim 10).



Resim 10. Eklem arasina yerlestirilmis 6zel iiretim yiik hiicresi ile notral rotasyon ve 30 derece
fleksiyonda yapilan l¢iim goriintiisii

Ikinci asamada radius basi eksize edilerek anatomik stemli modiiler monopolar protez

yerlestirildi ve aym agilarda 6l¢iimler tekrarlandi (Grup 2) (Resim 11).

Resim 11. Monopolar protez yerlestirilmis dirsekte alinan 6l¢iim

Son asamada ise monopolar protez ¢ikartildi ve monopolar protez ile ayni stem ve bag

capinda bipolar protez yerlestirildi . Olgtimler ayni agilarda tekrarlandi ( Grup 3) (Resim 12).
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Resim 12. Bipolar protez yerlestirilmis kadavradan 30 derece fleksiyon ve 60 derece pronasyonda alinan
Olgiim goriintiisii

Alti adet kadavradan alinmis tiim degerler SPSS 11.0.1 for Windows programi kullamlarak
degerlendirildi. Parametrik kosullar karsilanmadigi igin nonparametrik testler kullanildi.
Protez 6lgtimleri ( grup 2-3) ile orijinal radius basi (grup 1) arasindaki farklar, iki protez
tasariminin  da aym kadavraya uygulanmasi nedeni ile bagimh degiskenler olarak
degerlendirildi Wilcoxon testi kullanlarak karsilagtirild. iki protez tasarimindan (grup 2-3)
aldigimiz veriler ise bagimsiz degiskenler olarak non-parametrik testlerden Mann Whitney-U

testi kullanilarak karsilagtirildi.



6.BULGULAR

Birinci grupta (orijinal radius bas1) eklem araligindan gecen yiik miktarlar: 6l¢iildii. Alty

kadavra tizerinde, eklem arali§ina yerlestirilen yiik hiicresi ile 0, 30, 60 90 ve 120

derecelerde, tam supinasyon, 90 derece nétral rotasyon ve 60 derece pronasyonda lgiimler

alindi. Olgiim sonuglarinda, tam ekstansiyonda alinan yiik degerlerinin 30 derecede elde

edilen yiikten sayisal olarak daha az oldugu saptandi. Fleksiyon dereceleri arttirildikga, ilk 30

derecede artis gosteren yiik degerlerinin giderek azaldigi gozlemlendi. Pronasyon sirasinda

alinan degerlerin, supinasyon ve notral rotasyonda alinan degerlere gore daha yiiksek oldugu

belirlendi (Tablo 1).

Tablo 1 Ug grup slgiimden elde edilen yiik degerlerinin ortalamas:

Grup 1 Grup 2 Grup3
o Isuginasxon 54,56 69.01 59.66
2? ntral 4934 6352 53,40
ronasyon 61,95 72,72 62,94
§ frupinasvon 69.13 84.83 81.14
ﬁ nitral 68.18 82,06 79,88
" pronasyon 74,87 85,18 83,79
§ Jsupinaszon 63.15 78.84 74.21
E nistral 62,15 74,02 67,44
N ronasyon 66,98 80,47 74,70
§ |supinasyon 4422 63.52 _57.38
:; nitral 46,69 62,55 61,35
- pronasyon 4943 69,65 63,21
% supinasyon 38.40 57.43 50.80
é nistral 39,80 54,55 46,05
™ [ronasyon 40,03 61,22 55,38
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6.1 Birinci grup olciimleri

Radius bagi ¢ikarilmadan yapilan 6lciimlerde O derece supinasyonda alinan sonuglarin
ortalamas1 54,56 Newton’dan, 30 derece supinasyonda 69,13 Newton seviyesine ¢ikmustir.
60 derece supinasyonda yapilan Olgiimde ise deger 63,15 Newton seviyesine 90 derece
supinasyonda ise 44,22 Newtona 120 derece supinasyonda alinan ¢l¢iimde ise 38,40 Newton

seviyesine diistiigii saptanmustir.

Nétral rotasyon degerlerinde ise ortalama yiikler supinasyondaki seviyelerine gore
diistis gostererek 0 derece fleksiyonda 49,34 N, 30 derece fleksiyonda 68,18 N, 60 derecede
62,15 N olarak olgiildii. Ancak daha ileri fleksiyon agilarinda bir miktar artig gostererek 90
derecede 46,69 N ve 120 derecede ise 39,80 N degerlerine ulagildi.

Pronasyona alinmig 6nkolda ise supinasyon ve notral rotasyona kiyasla daha yiiksek
degerler elde edildi. O derece fleksiyonda 61,95 N , 30 derece fleksiyonda 74,87 N, 60
derecede 66,98 N, 90 derece fleksiyonda 49,43 N ve 120 derece fleksiyonda 40,03 N
degerinde Olgiimler alindi (Tablo 1). Birinci grubun sonuglart degerlendirildiginde
supinasyondan nétral rotasyona alinan 6nkolda 90 ve 120 derece fleksiyon agilan haricinde
yiik degerlerinde azalma goriildii. Ardindan pronasyona alinmis 6nkolda yapilan lciimlerde

ise supinasyon degerlerinin de iizerinde degerlere ulagildi.

6.2 ikinci grup olciimleri
Grup 2 degerlendirdiginde yiiklerin transfer sekillerinde grup 1 ile benzer oldugu

gozlemlendi. 30 derecedeki degerler O derece fleksiyonda alinan degerlere gore daha biiyiik
olarak belirlendi ve fleksiyon derecesi daha da arttirildik¢a yiik degerlerinde 30 derecedeki
degerlere kiyasla azalma gozlemlendi. Grup 2 degerlerinin her agida grup 1 degerlerinden

sayisal olarak biiyiik oldugu goriildii.

6.3 Uciincii grup olciimleri

Grup 3 olciimlerinde de pronasyonda grup 1’e benzer yiiklenme paterninin devam
ettigi goriildi. Grup 3’ten elde edilen degerlerin her agida grup 1 ile grup 2 arasinda oldugu

saptandi (Tablo 1).
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6.4 lstatistiksel Analiz

Supinasyonda monopolar ve bipolar protezlerin grup 1 dl¢timlerine gére Wilcoxon

testi ile karsilastirilmasi sonucu elde edilen tablo asagida verilmistir.

grup 1-2 siipinasyon ortalamalan

90
80
70
60

50

newton -
40 ®grup1 supinasyon

W grup2 supinasyon
30 ¢

20

0 30 60 90 120
fleksiyon agilan

Sekil 10.

Birinci ve ikinci grup supinasyon degerleri ortalamalar

Tablo 2

Supinasyonda monopolar protez degerlerinin grup 1’e gore farklarinin karsilagtiriimasi

Grupl Grup 2

Ortalama SD Ortalama SD “p
0 DERECE 54,56 9.95 69.01 7,84 0.075
SUPINASYON
30 DERECE 69,13 11.47 84,83 4,53 0,028
SUPINASYON
60 DERECE 63,15 9.28 78.84 426 0,028
SUPINASYON
90 DERECE 4422 2,98 63,52 6,70 0,028
SUPINASYON
120 DERECE 38,40 0.83 57,43 7.49 0,028
SUPINASYON




grup 1-3 siipinasyon ortalamalan

newton
® grup1 slpinasyon

@ grup3 sipinasyon

fleksiyon agilar

Sekil 11.

Birinci ve iigiincii grup supinasyon degerleri ortalamalar:

Tablo 3

Supinasyonda bipolar protez deZerlerinin grup 1’e gore farklarimin karsilastirilmas:

Grupl Grup 3

Ortalama SD Ortalama SD SDE
0 !)P:.RECE 54,56 9,95 59,66 9,22 0,345
SUPINASYON
3(! D.ERECE 69,13 11,47 81,14 5,37 0,028
SUPINASYON
6(.). D.ERECE 63,15 9,28 74,21 7.4 0,75
SUPINASYON
9(1 D.ERECE 4422 2,98 57,38 5.00 0,028
SUPINASYON
|2"0 pERECE 38.40 0,83 50,80 2.81 0,028
SUPINASYON

Sonuglar degerlendirildiginde; 0 derece fleksiyon agisinda her iki protez ve grup 1
6lgtimleri arasinda fark bulunamadi. 30, 90 ve 120 derece fleksiyonda supinasyonda her iki
protez tasarimi ve grup 1 dlglimler arasinda fark oldugu belirlendi. Ancak 60 derece fleksiyon
degerinde bipolar protez (grup 3) ile grup 1 arasinda fark goériilemez iken, monopolar protez
( grup 2) ile grup 1 olgitimleri arasinda fark oldugu gorildii (p=0,028) (Tablo2.3)
(Sekil 10,11).
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grup 1-2 nétral rotasyon ortalamalarn
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newton

40 m grup 1 nétral
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30

20
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fleksiyon agilan

Sekil 12.

Birinci ve ikinci grup nédtral rotasyon degerleri ortalamalar

Tablo 4

Notral rotasyonda monopolar protez degerlerinin grup 1‘e gore farklarimin kargilastiriimas:

Grupl Grup 2

Ortalama SD Ortalama SD 2p e

0 Derece nitral 49,34 9,07 63,52 6,97 0,028
rotasyon

30 Derece notral 68,18 12,82 82.06 4.59 0.028
rotasyon

60 Derece notral 62,15 10,59 74,02 5.83 0,028
rotasyon

90 Derece nitral 46.69 2,23 62,55 8,55 0.028
rotasyon

120 Derece nitral 39,80 1,71 54,55 8.32 0,028

rotasyon




grup1-3 nétral rotasyon ortalamalan
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Sekil 13.

Birinci ve iigiincii grup notral rotasyon degerleri ortalamalar

Tablo 5

Notral rotasyonda bipolar protez degerlerinin grup 1*e gore farklarimin karsilastiriimasi

Grupl Grup 3

Ortalama SD Ortalama SD ep *’

0 Derece 49,34 9,07 53,40 8,76 0,463
Notral rotasyon

30 Derece 68.18 12,82 79,88 477 0,075
Notral rotasyon

60 derece 62,15 10,59 67,44 5.94 0,463
Notral rotasyon

90 Derece 46,69 2,23 61,35 8,45 0,028
notral rotasyon

120 Derece 39.80 1,71 46,05 6,95 0,075

Notral rotasyon

Nétral rotasyonda farkh fleksiyon agilarindaki sonuglarimiz degerlendirildiginde, grup
I’e kiyasla 0 derece fleksiyonda monopolar protez ile fark bulunurken (p=0,028) bipolar
protezde anlamh fark saptanmadi (p=0.,463), 30 derece fleksiyonda da benzer sonuglar elde
edildi ve monopolar protez ile grup 1 arasinda fark saptanirken (p=0.028) .bipolar protez ile
grup | arasinda fark bulunamadi (p=0,075). 60 derece fleksiyon agisinda da monopolar
protezde fark saptamrken (p=0,028) , bipolar protezde fark saptanamadi (p=0.463) (tablo4.5)
( Sekil 12,13).



Ancak 90 derece fleksiyon agisinda her iki protez tasarimimin da grup 1 odlgiimlere

gore farkli oldugu saptandi (p=0,028). 120 derece fleksiyon agisinda ise monopolar protez

grup 1 ‘den farkh iken (p=0.,028) . bipolar protez dl¢timlerinde fark bulunamadi (p=0,075)

(Tablo 4,5) ( Sekil 12,13).

grup 1-2 pronasyon ortalamalarn

newton
® grup 1 pronasyon

W grup 2 pronasyon

0 30 60 90 120
fleksiyon agilan

Sekil 14.

Birinci ve ikinci grup pronasyon degerleri ortalamalar

Tablo 6

Pronasyonda monopolar protez degerlerinin grup 1’e gore farklarimin karsilastiriimasi

Grupl Grup 2

Ortalama SD Ortalama SD p

0 Derece 61,95 14,63 72,72 6,17 0,173
pronasyon

30 Derece 74,87 15,85 85,18 4,09 0,116
pronasyon

60 Derece 66,98 16,52 80.47 3,68 0,116
pronasyon

90 Derece 49,43 4,77 69,35 6,16 0,028
pronasyon

120 Derece 40,03 1,29 61,22 7,23 0.028

pronasyon
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grup 1-3 pronasyon ortalamalar

newton
®grup 1 pronasyon

@ grup 3 pronasyon

fleksiyon agilan

Sekil 15.

Birinci ve ii¢iincii grup pronasyon degerleri ortalamalar

Tablo 7

Pronasyonda bipolar protez degerlerinin grup 1‘e gore farklarinin kargilastiriimasi

Grupl Grup 3

Ortalama SD Ortalama SD e

0 Derece 61,95 14,63 62,94 10,25 0,753
pronasyon

30 Derece 74,87 15,85 83,79 3,30 0,173
pronasyon

60 Derece 66,98 16,52 74,70 7.56 0,249
pronasyon

90 Derece 4943 4,77 63,21 8,31 0,028
pronasyon

120 Derece 40,03 1,29 55,38 6,02 0,028
pronasyon

Pronasyonda farkli agilarda, iki protez tasarimmnin grup 1 ile kargilagtiniimas
sonrasinda 90 ve 120 derecelerde, her iki tasarimda da grup 1 6lgtimlere gore fark saptanirken
(p=0,028) , diger agilarda fark saptanamadi ( Tablo 6,7) ( Sekil 14,15).

ikinci asamada iki protez tasarimlarinin farkliligi, Mann Whitney U testi uygulanarak

karsilastirildi. Buna gére yapilan test sonucu asagidaki tablolar elde edildi.
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grup 2-3 siipinasyon ortalamalar

newton
W grup2 sipinasyon

@ grup3 sipinasyon

fleksiyon agilan

Sekil 16.

ikinci ve iigiincii grup supinasyon degerleri ortal

Tablo 8

Supinasyonda iki tasarim farklarinin kargilastirilmasi

Grup 2 Grup 3

Ortalama SD Ortalama SD ‘p’
0 Derece 69,02 7.84 59.66 922 0,037
supinasyon
30 Derece 8483 4,53 81,14 5:37 0,055
supinasyon
60 Derece 78.84 4,26 74,21 745 0,2
supinasyon
90 Derece 63,52 6,70 57,38 5,00 0,423
supinasyon
120 Derece 5743 7,49 50,80 2.81 0,078

supinasyon




newton

Sekil 17.

grup 2-3 notral rotasyon ortalamalan

30 60

fleksiyon agilan

90

120

ikinci ve ii¢iincii grup notral rotasyon degerleri ortalamalari

Tablo 9

Notral rotasyonda iki tasarim farklarimin karsilastirilmasi

® grup 2 notral
@ grup 3 nétral

Grup 2 Grup 3
Ortalama SD Ortalama SD D)
0 Derece nitral 63,52 6,97 53.40 8,76 0.109
rotasyon
30 Derece nitral 82,06 4,59 79.88 4,77 0,262
rotasyon
60 Derece nitral 74,02 5,83 67.44 5,94 0,109
rotasyon
90 Derece notral 62,55 8,55 61,35 8,45 0,631
rotasyon
120 Derece notral 54,55 8,32 46,05 6,95 0,109

rotasyon
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grup 2-3 pronasyon ortalamalar

newton
W grup 2 pronasyon

@ grup 3 pronasyon

fleksiyon agilan

Sekil 18 .

ikinci ve iigiincii grup pronasyon degerleri ortalamalar

Tablo 10

Pronasyonda iki tasarim farklarimin karsilastirilmas:

Grup 2 Grup 3

Ortalama SD Ortalama SD p’
0 Derece 72,72 6,17 62,94 10,25 0,037
pronasyon
30 Derece 85,18 4,09 83,79 3,30 0,200
pronasyon
60 Derece 80,47 3,68 74,70 7,56 0,150
pronasyon
90 Derece 69,35 6,16 63,21 831 0,109
pronasyon
120 Derece 61,22 7.23 55,38 6,02 0,262
pronasyon

iki protez tasarimi arasinda supinasyonda 0 derece fleksiyon ve pronasyonda 0 derece

fleksiyon agilar1 disinda fark bulunamadi (Tablo 8.9.10) (Sekil 16,17,18).
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7.TARTISMA

Literatiirdeki simirh sayidaki calismalar g6z oniine alindiginda, dirsek ekleminin
yiiklenme testleri i¢in farkli diizeneklerin kullanildigi goriilmektedir. Farkli fleksiyon ve
rotasyon agilarinin karsilastirilabildigi az sayida ¢alisma mevcuttur. Cogu caliymada belirli
fleksiyon ve rotasyon agisinda sabitlenmis kadavralarda 6l¢timler yapilmigtir. Palmer ve ark.
‘min 1984 deki ¢alismasinda kullanilan diizenekte sadece notral rotasyon ve ekstansiyonda
olgiimler yapilabilmisgtir [38]. Son yillarda dirsek eklemine etkiyen kaslara kuvvet uygulayan
hiz kontrollii motorlara, 6nkol rotasyon tutucusu eklenerek yapilan ¢aligmalar bulunmaktadir.
Mevcut sistemler icinde diisiiniildiigiinde dirsek hareketlerinin simiilasyonundaki en etkili
yontemlerden biri oldugu diisiiniilebilir. Kullanilan cihazlarin maliyetleri ve teminindeki
problemler nedeni ile galiymamizda kullanamadik [36].

Statik olgiimlerde kullanilan diger diizeneklerin ise bizim amacladigimiz fleksiyon
agilarinda yetersiz kalabilecegini diisiindiigiimiiz i¢in caliymamzda farkl bir 6l¢iim diizenegi
hazirlanmigtir. 1998 yilinda Markolf ve ark.’nin makalesinde yer alan diizenek 6rnek alinarak
model olusturulmustur [39]. Bu makalede kullanilan diizenegin farkli fleksiyon ve rotasyon
agilarinda  dirsek ekleminden gegen yiiklenmeleri taklit edebilecegi diigiiniilmiistiir.
Caliymamizda bu modeli, Schimadzu cihazina gére modifiye ederek kullandik. Dirsegin
giinliik kullanimini taklit edebilmek icin, farkli fleksiyon ve rotasyon derecelerinde 6lgtimler
almay1 uygun gordiik [37].

Ekenstam ve ark.’nin yaptigi ¢aliymada da el bilegi pozisyonunun yiiklenme iizerinde
fark yaratmadig: belirtilmektedir[40]. Calismamizda, el bilegi nitralde sabitlenerek ol¢iimler
alinmigtir.

Alti adet kadavradan aldigimiz Olglimler sonucunda, onceki caligmalara benzer
sekilde, fleksiyonun ilk 30 derecelik hareketlerinde O derece fleksiyon agisina gore kapitellum
iizerine binen yiikte artis tespit ettik. Pronasyonda alinan 6l¢iimlerde ise supinasyonda alinan
dlgiimlere gore daha biiyiik degerler elde edilmistir. Veriler literatiirdeki diger ¢alismalar ile
kiyaslandiginda benzerlik icermektedir [11, 14, 40-43]. Bu sonuglar bize kullandigimiz
metodun uygun oldugunu diisiindiirmektedir.

Caligmamizda 100 N kompresif yiik uygulanmustir. Literatiirde uygulanacak yiikiin
degeri konusunda bir birliktelik mevcut degildir. Mevcut ¢alismalarda 40 N dan 1000 N ‘a

48



dek yiiklenmelerin yapildigi goriilmiigtiir  [39,42]. Fazla yiik miktarlarinda sistem
stabilitesinin bozulabilecegini diisiinerek, ¢caliymamizda Gupta ve ark.’nin yaptigina benzer
sekilde 100 N yiik uygulamayi tercih ettik [44].

Eklem araligindaki yiiklenme miktarlarini 6lgmek amaci ile farkli teknikler
uygulanmigtir [8, 40, 43]. Radius ve ulnaya farkli boyuttaki yiik hiicreleri uygulanabilecegi
gibi, 6zel tiretim yiik hiicreleri eklem araligina yerlestirilerek de 6l¢iimler alinabilir. Hatta dis
hekimliginde kullanilan dolgu materyalleri de kullamilarak yiiklenme ile ilgili degerler elde
edilebilmistir [30]. Biiyiik yiik hiicresi kullanilmasinin; kalibrasyon zorlugu, agirh@mnin fazla
olmasi , interossedz ligamanin insersiyolarini igerisine almasi, rotasyonel dlgiimler sirasinda
rotasyonu engellemesi, ulnadan radiusa transfer edilen yiiklerin hesaplanmasinda zorluklar
yaratmast gibi dezavantajlari mevcuttur [40, 45]. Distal ulna protezlerine adapte edilen
gerilim olgiiciiler ile eklem kinematiklerinin incelendigi bir calismada, simiile edilmis 6nkol
hareketlerinde distal radioulnar eklem iizerindeki yiiklerin degerlendirilebildigi belirtilmigtir
[46]. Bu yiizden c¢aligmamizda yiik hiicrelerini protezlere adapte ederek yukarida sayilan
problemlerden kaginmaya cahistik.

Klinigimizde daha 6nce yapilmus bir tez galigmasinda gerilim 6lgiiciiler (strain gauge)
yiik hiicresi olarak kullandmustir. Ancak gerilim degerinin yiik degerine doniigiimii kompleks
matematiksel ¢oziimlemeler gerektirmektedir ve polinomik dontigiimlerin ¢oziimlenmesinde
hata pay1 olasiligi mevcuttur [35].

Monopolar protezler ile aldigimiz olgiimlerde, birinci grup ( orijinal radius bagi)
ol¢iimlerine gore belirgin bir artis oldugunu gordiik. Birinci grup ile monopolar protez
arasindaki Ol¢timlerin, 0 derece supinasyon ve 0 ,30, 60 derece pronasyon agilart diginda
istatistiksel olarak farkli oldugunu gordiik. Yiiklenme artisinin temel olarak iki sebebi
olabilecegi diisiiniilebilir. Birincisi eklem hatti restorasyonundaki yetersizlik ve protezlerin
yiiksekte yerlestirilmis olmasi, ikincisi ise kullanilan metal protezlerin orijinal radius bagina
gore daha sert olmasi ve buna bagl olarak kapitellar yiizeye daha fazla yiik iletmesi olarak
diigiiniilebilir. Gupta ve ark.nin 1997 de yapmig oldugu calisma silikon protezlerin
yetersizligini gostermekte ve de UHMWPE bash radius bagi protezlerinin rekonstriiksiyon
icin daha iyi bir secenek oldugunu belirtmektedir. Bu ¢alismada deginilen bir diger nokta ise
metalin sertligi nedeni ile metal bagh protezler ile uzun doénemde radiokapitellar alanda
aginmalarin olabilecegidir [44]. Caligmamizda radius bagi kesimi belli standart noktalar

tizerinden yapildigi igin protezlerin yiiksekte yerlestirilmesi gibi bir olasihk en aza
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indirilmeye calisitlmistir. Bu sebepten dolayi, metal protezin radiokapitellar bolgeye daha
fazla yiiklenme olusturdugunu diisiinmekteyiz.

Monopolar protezler ile karsilasilan sorunlar nedeni ile son zamanlarda kullanima
bipolar tasarimlar sunulmustur. Bu protezlerin gelistirilmesindeki temel amac, protez baginda
olusan fazladan hareket sayesinde implant-kemik yiizeyinde stresin azaltilmasidir. Bu sayede
kapitellar erozyon ve implant gevsemesi gibi problemlerin daha az olugaca@ 6ngoriilmektedir
[3, 16, 27]. Ancak bipolar protez tasarimlari ile yeterli dirsek eklemi stabilitesinin
saglanamayacagi da diisiiniilmektedir. Bu soruna cevaben Pomianowski’nin 2001 de yaptig
bir ¢aligmada, bipolar tasarimlar ile monopolar tasarimlar kargilagtirilmistir. Bu ¢alismada
protez uygulamalarinin valgus stabilitesi iizerine olan etkileri degerlendirilmigtir. Sonug
olarak protez uygulanmis dirseklerde valgus stabilitesinin hi¢bir protez tasarimi ile ortadan
kaldirilamadigi, ancak tasarimlar arasinda da belirgin fark olmadigi s6ylenmektedir. Bu
sonuglara dayanarak ,bipolar tasarimlarin da en az monopolar tasarimlar kadar stabilite
saglanmasinda etkili olduklar belirtilmektedir. Daha once belirtilen avantajlar1 yaninda,
stabilite tizerine olan etkileri arasinda da fark bulunamamis olmasi, eklem fonksiyonlarinin
restorasyonunda bipolar tasarimlarin umut verici oldugunu diisiindiirebilir [16].

Bipolar protez ile yaptigimiz olciimler grup bir ile karsilastirildiginda ise 0 ve 60
derece supinasyon, 0, 30, 60, ve 120 derece notral rotasyon degerlerinde fark saptanamadi.
Pronasyonda ise ileri fleksiyon acilarinda fark varken, pronasyonun diger acilarinda fark
saptanmadi. Grup bir ile bipolar protez arasinda belirli acilarda fark saptayamamis olmamizin
nedeni, protez basinin oynar olmasi ve buna bagl olarak fizyolojik yiiklenme acilarinda
normale yakin yiik transferi yapabilmesi olarak diistiniilebilir. Diger bir olasilik ise, bipolar
protezde kullanilan polietilenin protez icinde migrasyonu ve protez yiiksekliginde azalma
olugmasidir. Bu sekilde transfer edilen yiik miktarinda azalma olabilir.

Genel olarak baktigimizda monopolar protez, orijinal radius basina oranla kapitellum
iizerinde daha fazla yiiklenmeye neden olmaktadir. Bipolar protezlerde ise yine protezin
fizyolojik yiiklerden daha fazla yiik transfer ettigi goriilmektedir.

Iki protez tasariminin, kapitellum eklem yiiziine transfer ettigi yiikler agisindan
kargilagtirdigimizda; bipolar protez tasarimlarinda 6ngoriilen avantajlar tespit edemedik ve
her iki tasarim arasinda O derece supinasyon acis1 disinda istatistiki bir  farklihk

saptayamadik.
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[statistiksel farklilik saptayamamis olmamizin nedenleri denek sayimizin azligina
baglanabilecegi gibi kurgu yontemimizden de kaynaklamyor olabilir. Her ne kadar
istatistiksel fark saptayamamig olsak da, bipolar protez tasarimu ile transfer edilen yiik
miktarlarinin monopolar proteze gore daha az olmasi ve de grup bir dlctimlere daha yakin
bulunmas: , bipolar tasarimlarin imit verici oldugunu diigiindiirebilir.

Caliymamizda ve protez uygulamalarindaki bir diger sikinti radius yiiksekliginin
ayarlanmasinda yasanan giicliiklerdir [31, 47]. Bu problem her ne kadar modiilarite ile
agtlmaya calisilsa da, dar bir arahia protez yerlestirmedeki teknik sikintilar yaninda, protez
yerlestirilmesi esnasinda kapitellum kikirdak yiizeyinde hasarlar meydana gelebilmektedir.
Radius protezinin algak veya yiiksek yerlestirilmesi nedeni ile eklem sertligi olusabilmektedir.
Agin yiiklenme veya normalden az yiiklenme, eslik eden ligament6z yaralanmalar varhinda
dirsek eklemi stabilitesinin bozulmasi ve radiusun kapitellum iizerinde farkli sckilde yol
almasi  goriilebilen diger sorunlardandir. Bu tiir problemler sonucunda eklem
kinematiklerinde bozulmalar goriilebilmektedir [31]. Caligmamizda, belli noktalar
belirleyerek radius bast kesim yiiksekligini standardize etmeye ¢alistik.

Her ne kadar protez tasarimlari incelenerek orijinal protezlere benzer 6zelliklere sahip
radius bag1 protezleri yapilmaya calisilmis olsa da, iiretimde ki teknolojik yetersizlikler ve
kullanilan materyaller nedeni ile deneylerimizde kullandigimiz protezlerden elde ettigimiz
sonuclarin evrensel oldugunu iddia etmek yanlis olacaktir. Bu nedenle orijinal protez
tasarimlart  ve eklem araliginin optimum 6lgtimlerini verecek minyatiir yiik hiicrelerinin
kullanim ile yapilacak ¢aligmalar daha degerli olacakuir.

Monopolar protezlerde, eklem sertligi, hareket arki genisliginin yetersizligi, eklem
hatt1  restorasyon  giicliikleri ve cklem kinematiginin bozulmasi gibi sorunlar
goriilebilmektedir. Bipolar protezlerde de benzer sorunlar mevcuttur. Bipolar protezlerde
hareketi saglamak icin kullanilan polietilenlerin aginma ve gevseme potansiyelleri de
bulunmaktadir. Protezlerin uzun dénem klinik sonuclari hakkindaki bilgilerin yetersiz olmasi
g6z Oniine alinirsa, optimum protez tasarimlarinin heniiz iiretilememis oldugu sonucu
¢ikartilabilir [32]. Protez iiretiminde su ana dek kullanilmig materyaller ile , dogal dirsek
eklemi fonksiyonlarinin yeterince karsilanamamis olmasi protez iiretiminde farkli materyal ve
tekniklerin kullanilmast gerekliligini gostermektedir. fleride yapilacak tasarimlarda dogal

kemik ve eklem 6zelliklerine yakin materyallerin kullanilmasi, dirsek eklem kinematiklerinin
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daha fazla incelenerek protez tasarimlarinin geligtirilmesi, protez uygulamalar1 sonrasinda
daha az problemle kargilagilmasini saglayabilir.

Daha once belirtildigi gibi, orijinal protezlerin caligmada kullanilmamis olmasi,
yiiklenme miktarinin 100 Newton ile sinirh tutulmasi, denek sayisinin az olmasi ve indirekt
yiik 6l¢limlerinin yapilmasi ¢alismamizdaki eksik yonler olarak siralanabilir.

Sonug olarak her iki protez tasariminin orijinal radius baginin fizyolojik 6zelliklerini
karsilayamadiklar ¢aliymamizda gosterilmigtir. Bipolar protezin, orijinal radius bagina yakin
yiiklenmeler sagladig tespit edilmis olsa bile iki protez tasarimi arasinda kapitellum iizerine

binen yiikler yoniinden belirgin bir farklilik yoktur.
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10.

11.

8 SONUC ve ONERILER

Her iki protez tasariminda da radiokapitellar ekleme fizyolojik yiiklerden daha fazla

yiik transfer edildigi goriilmiistiir.

Bipolar protez ile fizyolojik yiliklenmelere daha yakin yiikler elde edilmistir.

Her iki radius bagi protez tasarimi da orijinal radius basin taklit edememektedir, her

iki protez arasinda kapitellum iizerine binen yiikler agisindan fark bulunamamuistir.

ileride yapilacak ¢alismalarda orijinal tasarimlarin kullanilmasi ve 6nkol yiiklenme

testlerinde standart bir yontemin belirlenmesi gerekmektedir.

Onkol hareketlerinin taklidinde, kaslarin olusturdugu vektorel kuvvetler ile dinamik

yontemlerin uygulanmasi, 6l¢iimlerin daha saglhikl yapilabilmesini saglayacaktir.

Fizyolojik yiiklenmelerin taklidinde kullanilan kompresif yiiklerin standardizasyonu

gerekmektedir.

Yiiklerin ol¢timiinde minyatiir yiik hiicrelerini kullanilmasi hata pay: olasiligini

azaltacakur.

{leride yapilacak galigmalarda denek sayisinin arttirilmasi ve fizyolojiye daha yakin

degerlerin elde edilebilmesi i¢in taze kadavra kullanilmasi daha uygun olacaktir.
Radius bag1 protezinin, proksimal radioulnar ekleme etkisi de incelenmelidir.
Bipolar tasarimlarin uzun dénem etkilerinin degerlendirildigi caligmalara ihtiyag
vardir.

Protez iiretiminde, kemik 6zelliklerine daha yakin 6zellikleri olan materyallerin

incelenmesi gerekliligi vardir
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10. EKLER

10.1_Ol¢iimlerden elde edilen gerilim ve Newton degerleri:

Grup 1: 100 Newton aksiel yiiklenmede supinasyonda yiik hiicresi ( load cell) kullamlarak radius basi

gikartilmadan elde edilen maksimum gerilim (€,ax ) degerleri

Fleksiyon agisi 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 149,804 177,3697 164,1013 108,0046 93,91486
2. kadavra 166,9731 191,2518 182,4863 113,7585 93,6376
3. kadavra 144,5545 172,3514 159,3142 117,2007 99,66569
4. kadavra 164,5752 194,2865 175,0114 134,0644 90,68627
5. kadavra 132,5632 154,2077 150,5498 129,5039 103,7557
6. kadavra 105,8737 144,5035 139,0863 127,4725 92,53783
Ortalama 144,0573 172,3284 161,7582 121,6674 95,69966

Grup 1: 100 Newton aksiel yiiklenmede supinasyonda yiik hiicresi ( load cell)

elde edilen Newton degerleri

gerilim-newton egrisi ile

Fleksiyon agisi 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 55,82281 72,52518 64,33815 40,57051 38,10404
2. kadavra 66,13035 80,04245 75,48805 41,80173 38,05895
3. kadavra 53,02544 69,47687 61,38425 42,63912 39,05356
4. kadavra 64,63336 81,42828 71,10614 48,19015 37,57843
5. kadavra 47,58660 58,33148 56,23812 46,42580 39,76746
6. kadavra 40,15840 52,99941 50,37199 45,70558 37,88015
Ortalama 54,56 69,13 63,15 44,22 38,40
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Grup 1: 100 Newton aksiel yiiklenmede nétral rotasyonda yiik hiicresi ( load cell) kullamlarak elde

edilen maksimum gerilim (€;,,x ) degerleri

Fleksiyon acisi 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 134,8518 166,1061 157,9652 136,4991 85,90693
2. kadavra 158,749 192,7615 181,833 134,1641 112,0948
3. kadavra 138,4603 185,5512 171,8284 134,2432 112

4. kadavra 153,2686 189,5818 170,5616 127,7693 106,1096
5. kadavra 105,6279 148,3139 137,3071 120,0375 100,9715
6. kadavra 96,54015 141,256 138,5785 126,1269 103,6002
Ortalama 131,2496 170,5951 159,679 129,8067 103,4472

Grup 1: 100 Newton aksiel yiiklenmede nétral rotasyonda gerilim-Newton egrisi ile elde edilen Newton

degerleri

Fleksiyon acisi 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 48,51569 65,5887 60,56557 49,21674 36,78354
2. kadavra 61,04032 80,74524 75,12023 48,23102 41,42577
3. kadavra 50,08643 77,1654 69,15378 48,26353 41,40487
4. kadavra 57,78561 79,23514 68,36838 45,80833 40,20304
5. kadavra 40,11214 55,00578 49,57045 43,39593 39,27659
6. kadavra 38,53286 51,39112 50,14006 45,25025 39,7394
Ortalama 49,34 68,18 62,15 46,69 39,80
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Grup 1: 100 Newton aksiel yiiklenmede pronasyonda yiik hiicresi ( load cell) kullamlarak elde edilen

maksimum gerilim (€25 ) deZerleri

Fleksiyon acisi 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 154,2247 185,4973 153,0751 119,6328 100,2759
2. kadavra 175,5883 205,4878 191,5411 144,6695 103,7111
3. kadavra 172,8446 204,245 190,7905 138,2507 9481166
4. kadavra 192,9378 229,197 203,8265 149,9041 114,4246
5. kadavra 135,7249 150,5457 141,651 137,2634 109,276
6. kadavra 116,5043 146,8784 132,6386 124,8249 106,3814
Ortalama 157,9708 186,9752 168,9205 135,7576 104,8134

Grup 1: 100 Newton aksiel yiiklenmede pronasyonda yiik hiicresi ( load cell) gerilim-Newton egrisi ile

elde edilen Newton degerleri

Fleksiyon acisi 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 58,34142 77,13663 57,67383 43,28403 39,15729
2. kadavra 71,45571 85,58742 80,17914 53,08421 39,7594
3. kadavra 69,78082 85,19965 79,82254 49,99168 38,25005
4. kadavra 80,8256 90,88276 85,0651 55,87831 41,95731
5. kadavra 48,8839 56,23582 51,5815 49,55115 40,82667
6. kadavra 4246283 54,23549 47,61638 44,82584 40,25476
Ortalama 61,95 74,87 66,98 49,43 40,03
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Grup 2: 100 Newton aksiel yiikl d inasyonda modiiler polar protez ile elde edilen

P

maksimum gerilim (€y,2x ) degerleri

Fleksiyon agisi 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 139,1088 2213171 184,6327 132,2309 114,1578
2. kadavra 137,1541 222,1019 180,7906 123,3207 107,0946
3. kadavra 179,4359 236,8122 202,3882 160,1531 148,297
4. kadavra 126,6541 212,4618 168,7402 118,4536 108,4066
5. kadavra 159,8413 225,3996 164,7938 127,5196 116,8418
6. kadavra 119,9708 160,0281 1479164 114,9054 102,9138
Ortalama 143,6942 213,0201 174,877 129,4306 116,2853
Grup 2: 100 Newton aksiel yiiklenmede supinasyonda modiiler polar protez gerilim-Newton egrisi

ile elde edilen Newton degerleri

Fleksiyon agisi 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 68,3007 86,4225 81,3739 65,30477 56,6384
2. kadavra 67,47325 86,51305 80,67645 61,12921 53,16712
3. kadavra 80,41748 88,08419 84,06892 75,79455 71,90236
4. kadavra 62,7227 85,36364 78,09037 58,75658 53,80722
5. kadavra 75,70318 86,88717 77,08699 63,13093 57,96321
6. kadavra 59,50061 75,75799 71,76309 57,00763 51,15401
Ortalama 69,01 84,83 78,84 63,52 57,43
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Grup 2: 100 Newton aksiel yiiklenmede nétral rotasyonda modiiler monopolar protez ile elde edilen

maksimum gerilim (€;,2x ) degerleri

Fleksiyon acisi 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 131,0153 217,2953 160,0281 126,4792 110,2588
2. kadavra 130,1125 208,9426 158,9945 120,9266 102,8834
3. kadavra 161,0194 216,2059 197,9596 169,068 141,8732
4. kadavra 117,0011 173,7678 145,0078 108,3744 95,06445
5. kadavra 124,2145 189,1699 150,5432 129,7815 115,7411
6. kadavra 113,6893 155,2417 133,9888 114,0175 94,04786
Ortalama 129,5087 193,4372 157,7537 128,1079 109,9781

Grup 2: 100 Newton aksiel yiiklenmede nétral rotasyonda modiiler monopolar protez gerilim-Newton

egrisi ile elde edilen Newton degerleri

Fleksiyon acisi 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 64,75233 85,94993 75,75799 62,63991 54,71561
2. kadavra 64,33808 84,92361 75,45209 59,96753 51,13956
3. kadavra 76,04537 85,81954 83,45851 78,16994 69,4356
4. kadavra 58,04172 79,25082 70,66987 53,79147 47,54114
5. kadavra 61,55951 82,13504 72,70619 64,18538 57,42024
6. kadavra 56,40701 74,28699 66,09221 56,56911 47,09409
Ortalama 63,52 82,06 74,02 62,55 54,55
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Grup 2: 100 Newton aksiel yiiklenmede pronasyonda modiiler monopolar protez ile elde edilen

maksimum gerilim (€max ) degerleri

Fleksiyon acisi 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 136,0037 227,5989 203,7529 148,6607 117,6435
2. kadavra 142,3938 2242432 185,4757 128,0625 112,1784
3. kadavra 199,7298 2424113 187,5233 170,6261 150,8145
4. kadavra 140,684 212,4176 176,0092 143,2524 120,1041
5. kadavra 160,9006 218,9321 188,0086 144,925 136,0414
6. kadavra 146,0796 164,9462 153,0523 124,2387 108,7256
Ortalama 154,2986 215,0916 182,3037 143,2942 124,2513

Grup 2: 100 Newton aksiel yiiklenmede pronasyonda modiiler monopolar protez gerilim-Newton egrisi

ile elde edilen Newton degerleri

Fleksiyon acis1 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 66,97703 87,13052 8425118 72,03461 58,35814
2. kadavra 69,64453 86,75718 81,52012 63,3857 55,6616
3. kadavra 83,70623 88,59806 81,86595 78,54053 72,80118
4. kadavra 68,95258 85,35818 79,72898 69,9857 59,56582
5. kadavra 76,01124 86,14395 81,94606 70,63801 66,9934
6. kadavra 71,07864 77,12733 73,56735 61,57113 53,96331
Ortalama 72,72 85,18 80,47 69,35 61,22
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Grup 3: 100 Newton aksiel yiikl

gerilim (Emayx ) degerleri

& e
yonda modiiler bip

protez ile elde edilen maksimum

Fleksiyon acis1 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 116,0657 204,0374 176,7067 123,6285 103,1177
2. kadavra 101,5135 197,3955 162,693 107,2007 93,53609
3. kadavra 166,8173 215,8269 210,716 133,1465 108,5691
4. kadavra 116,4989 194,1732 141,0789 112,371 100,1162
5. kadavra 114,8358 1749171 137,5691 109,9147 108,8485
6. kadavra 116,0399 145,9692 108,4066 136,0588 98,28148
Ortalama 121,9619 | 188,7199 156,1951 120,3867 102,0782

Grup 3: 100 Newton aksiel yiikl

elde edilen Newton degerleri

P

yonda modiiler bip

protez gerilim-Newton egrisi ile

Fleksiyon acisi 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 57,58043 84,28887 79,87318 61,27762 51,25105

| 2. kadavra 50,49132 83,37843 76,51741 53,21876 46,87112
3. kadavra 77,61209 85,77394 85,14682 65,71665 53,88671
4. kadavra 57,79414 82,90931 69,11386 55,75619 49,83708
5. kadavra 56,97326 79,49887 67,6506 54,5465 54,02349
6. kadavra 57,5677 71,03685 67,00095 53,80722 48,98987
Ortalama 59,6698 81,1477 74,2171 57,3872 50,8099




Grup 3: 100 Newton aksiel yiiklenmede nitral rotasyonda modiiler bipolar protez ile elde edilen

maksimum gerilim (€p,ax ) degerleri

Fleksiyon agis1 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 98,06121 189,0589 121,9887 112,361 82,86887
2. kadavra 95,35198 187,4973 131,4201 118,8276 86,55201
3. kadavra 132,8796 211,885 160,8975 150,4261 115,7897
4. kadavra 85,86763 154,445 132,1864 102,4158 63,24555
5. kadavra 104,4462 153,9001 130,6111 120,1041 96,62815
6. kadavra 126,5741 189,4129 152,5623 144,0555 94,93682
Ortalama 107,1968 | 181,0332 138,2777 124,6984 90,00352

Grup 3: 100 Newton aksiel yiiklenmede nétral rotasyonda modiiler bipolar protez gerilim-Newton egrisi

ile elde edilen Newton degerleri

Fleksiyon acisi 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 48,88913 82,11714 60,48439 55,75125 42,58332
2. kadavra 47,66856 81,861164 64,93699 58,94028 4398162
3. kadavra 65,59697 85,29231 76,01035 72,66505 57,44423
4. kadavra 43,71495 74,02854 65,28466 50,91757 36,60726
5. kadavra 51,88642 73,84952 64,56727 59,56582 48,23912
6. kadavra 62,68484 82,17411 73,40223 70,30096 47,48472
Ortalama 53,4068 | 79,8871 67,4476 61,3568 46,0567
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Grup 3: 100 Newton aksiel yiiklenmede pronasyonda modiiler bipolar protez ile elde edilen maksimum

gerilim (€2 ) degerleri

Fleksiyon agisi 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 121,8031 209,168 183,2075 127,1417 109,4578
2. kadavra 122,1024 210,5232 169,556 110,9471 99,41454
3. kadavra 184,3509 228,1403 191,6038 169,9559 125,1129
4. kadavra 130,0807 199,2486 137,277 118,6307 117,0267
5. kadavra 123,5476 204,7071 128,8846 117,5925 94,78001
6. kadavra 100,1798 166,3889 157,5436 133,1465 123,1097
Ortalama 130,3441 | 203,0293 161,3454 129,5691 111,4836

Grup 3: 100 Newton aksiel yiiklenmede pronasyonda modiiler bipolar protez gerilim-Newton egrisi ile

elde edilen Newton degerleri

Fleksiyon acisi 0 derece 30 derece 60 derece 90 derece 120 derece
1.kadavra 60,39423 84,95215 81,12129 62,95299 54,32218
2. kadavra 60,53959 85,1227 78,28736 55,05428 49,51142
3. kadavra 81,3245 87,18961 82,51934 78,38266 61,98988
4. kadavra 64,32342 83,63942 67,52591 58,84359 58,05434
5. kadavra 61,23864 84,37718 63,76951 58,33303 4741551
6. kadavra 49,8667 77,50281 75,01182 65,71665 61,02734
Ortalama 62,9478 83,7973 74,7059 63,2139 55,3868
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10.3  Schimadzu AG IS teknik ozellikleri
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10.4 _ Strain Gauge Teknik Ozellikleri

Melal Glass 7777; -
cramu.s POXY

- -20 10 +80°C Cu-Ni alloy foil
= i ———= {%, e
| - 7lix716ﬁ7
0.08mm2PVC Leadwire pre-attached
Total resistance per meter : 0.44(Q)
1 '/.
FRA-5-11-1L
pupe
i - AT(‘:
5
FRA-511-3LT
! { &N | Paralleled Im a8
FRA-1-11 { Paralleled 3m -3L
FRA-1-17 1 0.7 04.5 120 | Paralleled 5m -5L
FRA-1-23 3-wire 3m -3LT
RS TIT| Ie [— — | 3-wireSm | -5LT
Paralleled 1m -1L
FRA-2-11 Paralleled 3m -3L
FRA-2-17 2 0.9 o7 120 | Paralleled 5m -5L
FRA-2-23 3-wire 3m -3LT
{ B | [ — | 3-wire5Sm | -5LT
Paralleled 1m -1L
FRA-3-11 Paralleled 3m -3L
FRA-3-17 3 157 oll 120 | Paralleled 5m -5L
FRA-3-23 3-wire 3m LT
| — i | 3-wire5m |  -5LT
Paralleled Im -1L
FRA-5-11 Paralleled 3m -3L
FRA-5-17 5} 1.9 012 120 | Paralleled 5Sm -5L
FRA-5-23 3-wire 3m -3LT
- ~ 3-wire5m |  -5LT
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10.4 _ Uretimi vapilan protezlerin teknik cizimleri
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