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IMPROVING OF MECHANICAL PROPERTIES OF HYDROXYAPATITE
CERAMICS WITH ADDITION ZIRCONIA

SUMMARY

Among the currently used biomaterials, hydroxyapatite [Ca;o(PO4)s(OH), ; HAP ] has
outstanding biocompatible characteristics due to its resemblance to the chemical and
mineralogical compositions of the main inorganic ingredients of bone and hard dental

tissues.

Despite its excellent biocompatibility, the applications of Hap are limited to non-load
bearing implants, such as inner-ear bones or filler materials, because of its poor
mechanical properties. It is one of the most serious obstacles for wider applications.
There have been many efforts to improve the mechanical properties mainly strength

and fracture toughness, of dense Hap.

There are two major approaches for the improvement in mechanical properties of the
HAp. One is to fabricate a macrocomposite material. Metal implants, such as stainless
steel, CoCr alloy, or Ti-based materials, coated with Hap powder which are widely
used these days, belong to this class of material. However, large differences in
physical and thermal properties between the metals and the HAp create limitations to
this approach.

Another approach is to make a microscale composite material. HAp reinforced with
other ceramics or metals in the form of powders, platelets, or fibers belong to this type
of material. This approach has attracted much attention since the successful

development of ceramic-matrix composite materials.

To be effective as a reinforcing agent for a ceramic-matrix composite material. the
following conditions should be satisfied. First the strength and the elastic modulus of
the second phase must be higher than those of the matrix. Second, the interfacial

strength between the matrix and the second phase should be neither too weak nor too

viil



strong. For an appropriate interfacial strength, no excessive reaction should occur be-

tween the matrix and the second phase.

In recent years, ceramic composites with particles or whiskers have been extensively
studied in order to improve the mechanical properties, such as fracture toughness and
strength. For processing of these composites, most of the materials were prepared
using a hot pressing-technique. This technique is very convenient for preparing dense
and fine grained ceramic composites. However, in this technique is not practically

suitable for products with complicated shape and large products.

In this study, shaping and sintering of HAP-TZP composite mixture at different TZP
powders content and temperature were realized by utilizing submicron powders. The
effects of sintering time and different TZP contents on physical properties such as

bending strength, hardness and density were examined.

Firstly, slip suspension conditions were obtained by sedimentation experiments. It is
observed that the slip suspension were prepared at pH 10-11 by adding 1.0 mg/m’
Dolapix CE 64 was the most suitable condition for slip casting of mixtures, generally.

Sintering experiments were performed at 1100-1200-1300°C for 1 hours on samples
containing wt % 0-10-20 TZP.

% 96.51 theoretical density was obtained after sintering the composite tablets with %
100 HAP at 1300°C. Thus, the bending strength of the sintered HAP-TZP composite
was found 21.30 MPa, the fracture toughness and hardness was found as 0.51
MPa.m™? and 4.735 GPa at 1300°C with pure HAP.



HIDROKSIAPATIT SERAMIKLERININ MEKANIK OZELLIKLERININ
ZIRKONYA fLAVESI iLE GELISTIRILMESI

OZET

Kullanilan gesitli biyomalzemeler arasinda, kimyasal bilegimi Cajo(PO4)s(OH), olan
hidroksiapatit (HAP) dis ve kemigin temel inorganik bilesenine yakin minerolojik ve
kimyasal ozellikler gOstermesi nedeniyle diger malzemelerden daha fazla ilgi
goérmektedir.

Fakat, bu biyoseramik malzemenin insan viicudundaki biyolojik uyumlulufuna
ragmen, sentetik kemikle kargilagtirildiginda daha zayif mekanik 6zellikler gostermesi
nedeniyle kullamm alam i¢ kulak kemidi ve ya dolgu malzemeleri gibi yiilke maruz
kalmayan uygulamalarla sinirh kalmaktadir ve bu da daha genis bir kullamm alanina
sahip olmasini engelleyen en ciddi problemlerden biridir. HAP’in 6zellikle
mukavemet ve kirilma toklugu gibi mekanik ozelliklerini gelistirmek i¢in ¢ok fazla
calisma yapilmaktadir .

HAP’in mekanik ozelliklerini gelistirmek igin iki temel yaklagim vardir. Birincisi
makrokompozit malzeme tretmektir. Giinlimiizde olduk¢a yaygmn olarak kullamlan
HAP ile kaplanmig paslanmaz g¢elik, kobalt-krom alagim ve titanyum esash metal
implantlar bu tip malzemeler arasindadir. Ancak metal ve HAP arasindaki bilyiik 1sil
genlesme katsayisi ve fiziksel &zellik farklar1 bu yaklagimin olusumunu

engellemektedir .

Diger yaklagim, mikro skalada bir kompozit malzeme yapmaktir. Toz, levha veya
fiberler geklinde diger bir seramik, polimer veya metal malzeme ile giiclendirilmis
HAP bu tip malzemeler smifina girer. Giinlimiizde seramik matriks kompozitlerin
basaril bir gekilde gelistirilmesi bu yaklagim daba cazip hale getirmigtir.

Son yillarda, seramiklerin kirlma toklugu ve mukavemet gibi mekanik &zelliklerini
gelistirmek amaciyla partikiillerle veya viskerlerle giliglendirilmis seramik
kompozitlerin gogu sicak presleme teknigi kullanilarak hazirlanir. Bu teknik yogun ve



ince taneli seramik kompozitlerin hazirlanmas:1 i¢in olduk¢a uygundur. Fakat, bu
teknikle tretilen son iiriiniin sekli sadece disk veya levha seklinde olabilmektedir. Bu
yiizden, bu teknik pratik olarak karmagik sekilli ve biiyiik bacimli {irlinlerin tiretimi
i¢in uygun degildir .

Bu c¢alismada, mikronalti boyutta tozlardan hareketle farkh sicaklik ve TZP
oranlarinda HAP-TZP kompozitlerinin {iretimi amaglanmigtir. Kirllma toklugu, egme

mukavemeti, sertlik ve yogunluk gibi fiziksel 6zellikler tizerinde sinterleme sicakhigi

ve farkli TZP oranlarmin etkisi incelenmistir.

Ik olarak, slip dokiim kosullar1 sedimentasyon deneyleriyle belirlenmigtir. pH 10-11
degerinde ve 0.5 mg/m’ Dolapix CE 64 ilavesiyle optimum slip dékiim kogullar: elde
edilmigtir.

Sinterleme deneyleri agirhkca % 0-10-20 TZP oranlarinda ve 1100-1200-13000C
sicakliklarinda 1 saat siireyle yapilmustir.

1300°C’de sinterlenmis % 100 HAP igeren HAP kompozitiyle % 96.51 teorik
yogunluga ulagilmgtir. Saf HAP’m ise 1300°C’de Kompozitin egme mukavemeti
21.30 MPa, kirilma toklugu ve sertlik degerleri ise 0.51 MPa.m™? ve 4.735 GPa
olarak bulunmustur.

xi



1. GIRIS VE AMAC

Diinya niifusunun yaklagik olarak % 10’u, viicudunun gesitli yerleri igin tibbi bir
tedavi ile yiizylize kalmaktadir. Cesitli trafik ve spor kazalan, kirlilik, radyoaktivite
ve gelismis silahlar nedeniyle bu tip tedavilere maruz kalan insan sayis1 giin gegtikce
artmaktadir, Ozellikle son otuz yil igerisinde hem ortopedistlerin ve diger tip
adamlariin hem de miihendislerin ¢abalariyla gelistirilen biyomalzemeler &ziirli
insanlanin yasamsal iglevlerini arttirmaya yonelmis, bu kisilerin yagamlarim miimkiin
oldugu kadar normal insanlarin yasamlarma yaklagtrmaya yOnelik uygulamalar
ortaya ¢ikmugtir [1] .

Bu alanda somut gelismeler ancak 1960’lardan itibaren, malzemelerde, iiretim
teknolojilerinde ve ameliyat tekniklerinde kritik bir diizeyin iizerine ¢ikilmas: ile
saglanmis ve biyomalzeme adi verilen biyomedikal amagh malzemeler giinliik
yasamumizdaki yerlerini almuglardir. Bugiin bu malzemelerin kullammm diinya

piyasalarmda 10 milyar dolarin iistiinde bir ticaret hacmine ulagmustir [2] .

Kullanilan gesitli biyomalzemeler arasinda, kimyasal bilegimi Ca;o(PO4)s(OH), olan
hidroksiapatit (HAP) dis ve kemigin temel inorganik bilegenine yakin minerolojik ve
kimyasal 6zellikler gdstermesi nedeniyle diger malzemelerden daha fazla ilgi
gérmektedir [3] .

Fakat, bu biyoseramik malzemenin insan viicudundaki biyolojik uyumluluguna
ragmen, sentetik kemikle Kkarsilagtiriidiinda daha zayif mekanik 6zellikler
gOstermesi nedeniyle kullamm alam i¢ kulak kemigi ve ya dolgu malzemeleri gibi
yilke maruz kalmayan uygulamalarla siurh kalmaktadir ve bu da daha genis bir
kullanim alanma sahip olmasim engelleyen en ciddi problemlerden biridir. HAP’in
6zellikle mukavemet ve kirilma toklugu gibi mekanik ozelliklerini gelistirmek igin
¢ok fazla ¢aligma yapilmaktadwr [4 , 5] .

HAP’mn mekanik ozelliklerini gelistirmek igin iki temel yaklagim vardir. Birincisi

makrokompozit malzeme iiretmektir. Giiniimiizde olduk¢a yaygm olarak kullamlan



HAP ile kaplanmig paslanmaz celik, kobalt-krom alagim ve titanyum esash metal
implantlar bu tip malzemeler arasindadir. Ancak metal ve HAP arasindaki biiyitk 1s1l
genlesme katsayis1 ve fiziksel Ozellik farklart bu yaklagimn olusumunu
engellemektedir [4 , 5] .

Diger yaklagim, mikro skalada bir kompozit malzeme yapmaktir. Toz, levha veya
fiberler seklinde diger bir seramik, polimer veya metal malzeme ile giglendirilmis
HAP bu tip malzemeler sinifina girer. Giiniimiizde seramik matriks kompozitlerin
basarth bir sekilde gelistirilmesi bu yaklagim daha cazip hale getirmistir.

HAP’mn bu ihtiyaglariu yeterli derecede karsilayacak bir giiglendirici malzeme heniiz
bulunamamustir. Metallerin ¢ogu HAP ile reaksiyona girerek metal oksitler ve tri-
kalsiyum fosfat (TCP; Ca3(POs),) veya tetra-kalsiyum fosfat (TeCP; Cas(PO,4).0)
olusturur. Bu da HAP’in biyolojik uyumlulugunda ciddi bir azalmaya sebep olur.
Polimer takviyeli HAP kompozitlerinde ise polietilen giiglendirici faz olarak
kullanilmugtir. Fakat bu kompozitlerin mukavemeti diigiik oldugundan sadece &zel
durumlarda kullanilabilmektedir. Biyoinert bir malzeme olan aliimina (ALO;) da
HAP igin giiglendirici bir faz olarak kullanlmaktadir. Aliimina geniy levhaciklar
seklinde ilave edildiginde, HAP ve ALO; arasinda a1 bir reaksiyon olmadan
kinlma toklugu artmaktadwr. Fakat Al,O; ile HAP arasindaki biiyiik 1sil genlesme
katsayis1 farki nedeniyle levhalar etrafinda olugan mikrogatlaklar mukavemetteki
artigi azaltmaktadir. Yine bir biyoinert malzeme olan kismen stabilize zirkonya
(PSZ) da birgok seramikte yilksek mukavemet ve kirilma toklugu nedeniyle yaygmn
olarak kullamlan bir giiglendirici fazdir. Diger seramik malzemelerle
karsilagtinldiginda daha yiiksek kirilma toklugu ve mekanik mukavemet degerleri ne
sahip olan zirkonya, Hap ile olusturulan seramik kompozitlerde daha iyi mekanik
mukavemet degerleri vermektedir. Fakat HAP ile ZrO, arasindaki reaksiyon sonucu
olusan TCP ve tamamen stabil zirkonya bilegikleri bu yaklasimmn en biyiik
dezavantajidir. [4 , 5]

Son yillarda, seramiklerin kirilma toklugu ve mukavemet gibi mekanik Szelliklerini
‘gelistirmek amaciyla partikiillerle veya viskerlerle giiglendirilmis seramik
kompozitlerin ¢ogu sicak presleme teknigi kullanilarak hazirlanir. Bu teknik yogun
ve ince taneli seramik kompozitlerin hazirlanmasi igin olduk¢a uygundur. Fakat, bu
teknikle iiretilen son iiriiniin gekli sadece disk veya levha seklinde olabilmektedir. Bu



yiizden, bu teknik pratik olarak karmagik sekilli ve biiyiik hacimli iriinlerin {iretimi
i¢in uygun degildir [6 , 7] .

Kompleks sekilli pargalarin tretimi basingsiz sinterleme, gaz basmnciyla sinterleme
veya sicak izostatik presleme teknikleriyle gerceklestirilir. Ancak malzemelerin
sinterleme igleminden &nce sofuk izostatik presleme, ekstriizyon, enjeksiyon, slip
dokiim gibi yontemlerle sekillendirilmeleri gereklidir. Bu sekillendirme y6ntemleri
icerisinde slip dokiim uygulama kolayligi, yatrim maliyetlerinin diigiikligi,
kompleks sekillerin iiretilebilirlifi ve yiiksek yas yogunluklu malzemelerin eldesi
nedeniyle avantajhdir [6 , 7] .

Zirkonya—HAP kompozitleri iizerine yapilan g¢aliymalar farkll kaynaklardan temin
edilen zirkonyamin, farkli oranlarda HAP’la kangtiilarak kompozitlerin
olusturulmas1  lizerine  yogunlagmuistir.  Diger seramik malzemeler ile
karsilagtirldiginda daha yiiksek kirilma toklugu ve mekanik mukavemet degerlerine
sahip olan zirkonya, HAP ile olusturulan seramik kompozitlerde de daha iyi mekanik

mukavemet degerleri vermektedir [8-18] .

Bu c¢ahymanin amaci, tek bagina kullamldiginda zayif mekanik &zellikler gosteren
HAP biyoseramiginin gliglendirici faz olarak zirkonya kullanmm ile mekanik
Ozelliklerinin gelistirilebilmesi i¢in uygun yontem ve ilave zirkonya miktarlarimn
belirlenmesi  olmugtur. Onceki c¢algmalardan farkh olarak HAP-zirkonya
kompozitlerinin sekillendirilmesi slip déklim yontemi ile yapildiktan sonra farkh
sicakhk ve zirkonya oranlarinda sinterlenerek son iriin elde edilmigtir. Elde edilen
kompozitlerin yogunluklar1 ve mekanik &zellikleri belirlendikten sonra malzemenin
milkemmel biyolojik uyumlulugu nedeniyle tip ve dig hekimliginin gesitli dallarinda
sentetik kemik olarak kullanilabilirligi aragtirilacaktir.



2. TEORIK iNCELEME

2.1. Biyomalzemeler

Viicutta meydana gelen hasarlar ve hastaliklar nedeniyle sik sik dogal olmayan
malzemeler kullamlir. Dis dolgulari bu malzemeler arasinda en bilinen drneklerden
biridir [19]. Biyomalzemeler, insan viicudundaki herhangi bir organ, doku veya
fonksiyonel kismin tedavi edilmesi yada tamamen degistirilmesi igin belirli bir siire
rahatlikla, bozulmadan kullanilabilen dogal karakterli olabildigi gibi yapay olarak da
iiretilebilen malzemelerdir [20] .

Cok eski zamanlardan beri, insanlar viicutta meydana gelen bir hasar1 onarmak igin
caba gostermektedirler. Bu amagla da metalleri ve diger malzemeleri kullanmuglardir.
Omegin Cinliler ve Aztekler dis hekimliginde altin kullanmuglardir. Agag ve metalik
destekler ve gbztasi da tarihte bu amagla kullamlan malzemeler olarak yerlerini
almiglardir. Hintlilerin eski kutsal kitabi Rig Veda’da Kralice Vishpla bir savasta
yaralandig1 i¢in bacafmu kaybetmisti. Yarasi iyilestikten sonra demir bir bacak
takilarak yiiriimii ve savag alanina geri donmiistii. Hipokrat’in Hintli benzeri bilge
Susruta (~800 1.0.) ¢ahsmalarinda biiyitk oranda tibbi alet ve malzeme kullanmigts.
Yiin, deri, hayvan tendonu, at sa¢1 ve bitkisel fiberler gibi gesitli malzemelerle de
calismugt1 [21] .

Susruta’dan giiniimiize, biyomalzemeleri daha iyi hale getirmek amaciyla amansiz
bir miicadele verilmektedir. 50 yildan fazla bir siiredir tip ve bilimde yaganan
gelismeler, doku ile etkilesimde bulunan biyomalzemelerde biiylik gelismeler
yaratmustir. Giiniimiizde bu malzemeler kalga baglantilarmda hasar oldugu igin
yiirliyemeyen insanlardan, kalp piliyle veya yapay kalple yasayarak hayatlarmi
devam ettiren insanlara kadar kullamimaktadirlar. 1988°’de Amerika’da yaklagik 11

milyon insan implant kullanmustir [21] .



Viicutta kullanilan malzemelerin performanslar1 birkag farkli a¢idan incelenebilir.

Coziinmesi gereken problemin bulundugu alana gore, doku-organ seviyesinde veya

kullanilan malzemelere gore bir siniflandirma yapilabilir [19] .

Bu sintfflandirma viicutta kullanilan malzemelere gére yapilacak olursa Tablo 2.1.

deki sonug elde edilmis olur.

Tablo 2.1. Viicutta kullamlan malzemeler [19]

Malzeme Avantajlan Dezavantajlan Ornekler

Polimerler
Naylon Esneklik Kuvvetli degil Kann damarlan, kalca
Silikon Kolay iiretilebilirlik Zamanla deforme olur | protezlerinin soketleri,
Teflon® Bozunabilir kulak, burun ve diger
Dacron® yumusak dokular

Metaller
Titanyum Kuvvetli, tok Korozyona ugrayabilir | Baglant1  bblgelerinin
Paslanmaz gelik Stinek Yogun yenilenmesi, kemik
Kobalt krom alagimi lavhalari ve vidalari, dis
Altin implantlar

Seramikler
Aliiminyum oksit Biyolojik  uyguniugu | Gevrek Dis, kalga protezi soketi
Karbon yliksek, inert Yapimi zor
Hidroksiapatit Basma direnci ytiksek | Esnekligi yok

Kompozitler
Karbon - karbon Kuvvetli, bigimli yapr | Yapimi zor Kalp kapakeikiar

2.1.1. Metaller ve Alagimlar

Metaller, biyomalzemeler arasinda en yaygin kullamma sahip malzeme grubunu

olustururlar. Ornegin, ortopedik cerrahide genellikle viicuda metalik implantlar

yerlestirilir. Tellerden vidalara ve hatta kalga protezlerine kadar genig bir kullanim

alanlani vardir. Metalik biyomalzemeler ayrica dis ve kalp cerrahisinde de
kullanilmaktadirlar. Yiiklere karsi yiiksek mukavemet gostermeleri, Uistiin yorulma

direngleri ve kirilma 6ncesinde plastik deformasyona ugramalar1 nedeniyle metaller

oldukga popiiler malzemeler olmuglardir.




1775’te king1 onarmak amaciyla piring pargalar kullamlmugtir. Fakat, 19.yy’dan
once, anestezi ve antibiyotiklerin olmadifi zamanlarda, kiriklarin implantlar ile
iyilestirilmesi pek basarth olamamustir. Ayrica, birgok metalin insan viicudunda
kararh davranmadigi ve belli bir stire sonunda korozyona ugradifi ve ¢oziindiigi
saptanmugtir. Agn kesicilerin geligtirilmesi ile birlikte kirnk tedavilerinde metallerin
kullanimi da artmgtir. Viicuda yerlestirilen plaka ve vidalarin eldesinde 20.yy’m
baglarina kadar yiiksek karbonlu gelik, aliiminyum, platin ve nikel esash malzemeler
kullamimugtir. Kobalt-krom alasimlar1 1920’lerde, titanyum alasimlar1 da 1940’larn
sonlarina dogru kullanilmaya baglanmustir. Giintimiizde ortopedik implant olarak en
fazla kullanilan malzemeler F55 ve F138 diigiik karbonlu paslanmaz gelikler (316L),
F75 ve F90 kobalt-krom alagimlari, F67 saf titanyum, ve F136 titanyum-aliiminyum-
vanadyum alagimidir (Ti-6Al4V).

Paslanmaz gelikler kirik tedavisinde yaygin olarak kullanilir. Ortopedik cerrahide
kullanilan diger malzemelerle karsilagtirildiginda, paslanmaz celikler yiiksek elastik
modiil ve gekme mukavemeti gOsterirler. Ayrica bu tiir geliklere iyi stineklilikleri
nedeniyle soguk islem de yapilabilir. Bu pratikte oldukg¢a 6nemli bir noktadir. Ciinkii
cerrahlar ¢gogu zaman plakalart kemigin anatomik yapisma uygun hale getirmek igin
egmektedirler. Yapay baglantilarda ise paslanmaz ¢eliklerin kullanimi  yorulma
problemi nedeniyle pek uygun degildir. Insanm bir yilda ortalama bir milyon adim
attifn ve kalca baglantilarna viicudun iki ti¢ kati kadar yiikiin baski kurabildigi
distiiniiliirse yorulma probleminin $nemi ortaya cikar.

Paslanmaz geliklerin biyolojik uyumlulugu zayif oldugundan kemik veya yumusgak
bir doku ile tamamen birlesmesi miimkiin degildir. Ornegin paslanmaz celik viicutta
kemige yakin bir yere yerlestirildiginde kemik ile metal arasmda mikroskopik
seviyede ince bir lifsi doku olugur. Bu olay, implantin bagarisimin doku ile

biitlinlesmesine bagh oldugu uygulamalarda paslanmaz geligin kullammini engeller.

Kobalt-krom alagimlann da korozyona karsi oldukga direngli malzemelerdir.
Paslanmaz ¢eliklerle kargilagtirildiginda, daha yiiksek elastik modiil, mukavemet ve
sertlik; daha diigiik stineklilik ve talagh gekillendirilebilirlik gosterirler. Ama yorulma
6zellikleri kalga protezleri ve yapay baglantilar igin yeterlidir ve genellikle bu amagla
kullamlirlar.



Titanyum ticari saflikta titanyum ve Ti-6Al4V olmak iizere iki sekilde kullamibr.
Saf titanyum mekanik &zellikler agisindan zayiftir ve protez iizerine poroz kaplama
olarak kullamlir. Poroz kaplamalar kalga protezlerinde ve dis implantlarinda,
kaplamadaki porlarin iginde kemik biiylimesini saglamak - amaciyla sk sik
kullamlirlar. Yapay baglant1 ve yerlestirme tedavilerinde yaygin olarak kullamlan
Ti-6Al4V alasimlari, paslanmaz gelikler ve kobalt-krom alagimlarinin yaklagik yarisi

kadar bir elastik modiile sahiptir.

Ortopedik cerrahide yiik tastyict implantlarin elastik modiilii, olusan gerilme
yogunlasmas: olay: nedeniyle oldukg¢a Onemlidir. Normal yliklemelerde kemik ve
implant malzeme arasindaki yiik paylasimi, kemik ile implant malzemenin elastik
modiillerinin birbirine gdre oranmn bir fonksiyonu olarak meydana gelir. Eger
implant malzemenin elastik modiilii kemiginkinden daha yiiksekse, kemigin {izerine
gelen yiik daha az olacaktir ve bu da gerilme yogunlagmasina sebep olarak kemigin
zamanla bozunmasma sebep olabilmektedir. Yogun kemigin elastik modiilit 1-20
GPa civarindadir. Titanyum alagmmlarinin elastik modiilii 120 MPa civarindadir.
Paslanmaz g¢elik ve kobalt-krom alagimlarmin elastik modiillerinin 200 GPa
civarinda oldugu bilindigine gore titanyum alagimlarimn daha diisiik gerilme
yogunlasmasina neden olacagi agik¢a goriilmektedir. Ayrica titanyum alasimu
paslanmaz gelik ve kobalt-krom alagpimlarindan daha digiik bir yogunluga sahiptir.
Son olarak titanyum esash alagimlarin biyolojik olarak uyumlu olduklari da
histolojik deneylerle kamtlanmig olup tek dezavantajmin olduk¢a pahali oldugu
bilinmektedir [21].

Tablo 2.2. Ortopedik metal implantlarin mekanik 6zellikleri

kemik | Fe-18Cr13Ni3Mo Co0-27Cr5Mo00.3 C Ti-6Al4V
ASTM F138 ASTM F75 ASTM F136
Isil Toz
islem dévme dokiim | islemli | metalurjisi dévme
Elastik modiil, GPa 18 200 230 230 230 120
Akma mukavemeti,MPa - 440 450 450 825 900
Cekme mukavemeti, MPa | 137 585 665 750 1200 1050
Uzama, % 1.5 30 8 12 15 10
Yorulma direnci 10’ - 295 190 280 620 500
dénmede, MPa




2.1.2. Polimerler

Viicudun biiyiik bir yiizdesinin su oldugu ve dokularm oldukg¢a esnek (viskoelastik)
bir yapiya sahip olduklari, buna kargihk metal ve seramiklerin esnek olmadiklari, sert
olduklar1 ve &zellikle yogunluklarinin suya gore gok yiiksek oldugu hatirlamrsa bu
malzemelerin  ¢ogunlukla biyomalzeme kullammlan igin iyi bir segenek
olusturmadig1 goriiliir. Buna karsilik sentetik polimerler yogunluklarmin dokunun
degerine ¢ok yakin olmas yaninda, iginde gok su tutabilen ancak mekanik glici ok
diigtik hidrofilik polimerler (hidrojeller) ile hi¢ su tutmayan, yiik kaldirmaya uygun,
yiksek yogunluklu polimerler arasinda genis bir 6zellikler spektrumu sunabilmekte-
dirler. Ayrica polimerlerin bir gok degisik kimyasal kompozisyon ve bigimde
yapilabilmesi, ¢ok degisik kaynaklardan elde edilebilmeleri (petrokimya {iriind,
mikrobiyolojik kokenli, canli dokusu kékenli), tiretim teknolojisinin ¢ok geligmis
olmasi, ¢cok sayida ve cok karmagik tasarimlarin kolaylikla gergeklestirilebilmesi

bunlarin yapay doku, organ veya cihazlarin yapiminda tercih edilmesine yol agar.

Biyomalzemelerin kullamim yerleri; tamamen viicut diginda, kismen viicut diginda ya
da tamamen viicut iginde olabilir. Ornegin yapay kalp, kalp kapakgigi, kalp destek
araglari, gégiis ve dis implantlari, katarakt igin intra okiiler lensler, damarlar, omuz,
kalga, eklem protezleri, bazi uzun siireli ilag salimm sistemleri (6zellikle dogum
kontrol amagl), eklem protezlerinin ya da dikilmeye uygun olmayan dokularin teda-
vilerinde kullanilan biyolojik yapistiricilar tamamen viicut iginde kalan ve normalde
bir daha ¢ikarilmasi planlanmamis biyomalzeme tiplerindendir.

Kalp-akciger cihazinda, hemodiyaliz sistemlerinde kullamlan polimerik membran ve
kateterler, kartiitler ile viicut i¢i bilgi toplamaya (sicaklik, pH, glikoz miktar1 vb.)

yonelik bazi biyosensorler ile viicut i¢i ile dis1 arasinda uzanmaktadr.

Kontakt lensler, yapay deri, derinin dis yiizeyinden viicut igine uzun siirelerle ve
sabit diizeyde ila¢ salan kontrollii ilag sahm sistemleri (nitrogliserin gibi kalp ilaglari,
skopolamin gibi mide bulantis: ilaglari), g6z kapag: igine yerlestirilen ilag salim sis-
temleri (glakom igin atropin) ya da kozmetik amagh yapay doku malzemeleri

tamamen viicut dig1 kalan polimerik biyomalzemeleri olugtururlar.



Biyomedikal amagh polimerlerin genellikle biyolojik ortamda bozunmadan
kalmalan istenirse de bazi uygulamalar bunun diginda kalir. Kalga protezinin eklem
bolgesinde, seramik ve metal kisimlarin birbirine zarar vermesini onlemek ve
stirtinmeyi azaltmak amaciyla kullanilan polimerin bigim ve yapisim hastanin kalan
yasamu boyunca korumas: istenir. Ote yandan kirik tedavisi amaciyla kullanilan
polimerden yapilma bir vidanin kirkk tedavi oldugunda ya da viicuda uzun siireyle
ilag (kan pihtilasmamas: i¢in heparin, dogum kontrolii igin hormon vb.) salmak
amaciyla yerlestirilen kontrollii ilag salm sistemlerinin igerdikleri aktif madde
bosalip islevieri sona erdiginde kalan bog polimerik maddenin viicuttan ¢ikarilmasi
gerekmemesi igin viicutta yerlestirildigi noktada kendiliginden pargalanmas: tercih
edilir. Bu nedenle de kal¢a protezinde viicutta pargalanmayan, yiiksek yogunluklu
polietilen kullamlirken diger Orneklerde poliaktid, poliglikolid, polihidroksibiitirik
asit gibi viicutta bozunan (ancak bozunma iriinleri toksik olmayan) polimerler
segilir.

Polimerlerin bunca cesitli amaca hizmet verebilecek zenginliklerinin yaninda
icerdikleri bir olumsuzlugu da belirtmeden gegmemek gerekir. Bozunmamalar:
(viicut ortammin etkisiyle, sicaklk ve pH nedeniyle, vb) igin yapim ortamlarma
konan kimyasallar yaminda iiretim sirasinda iglerinde kalabilen bazi reaksiyon
baslatici liriinleri ve polimerik iriinlerin {iretim kolayhklar1 igin eklenen baz
maddeler zaman iginde viicut ortamma sizma potansiyeli tagirlar. Bu nedenle
biyomedikal polimerler ve onlardan yapilan cihaz ve sistemler biyouyumluluklarini
belirtmek amaciyla laboratuvar ortaminda veya viicut sivisi iginde ve klinik deneme

protokollerine uygun olarak gok zorlayici kogullarda denenmektedirler [2 , 22].



Tablo 2.3. Baz1 biyopolimerlerin kullanim alanlar1

Polimer tipi Kullamim alanlan

Silikoniar Yumugak doku (gogiis, yanak vb.), kan ve sivt borular, kalp destek
cihazlari, implant kaplamalari, yar1 gegirgen ve yumusak kontakt

lensler, kontrollii ilag salim1

Polietilen (PE) Eklemler

Polimetil metakrilat (PMMA) | Sert kontakt lensler, intraokiiler lensler, dis dolgulari, kemik

yapigtirictlari

Polivinil kloriir (PVC) Tibbi borular, sivt ve kan torbalar1

Polietilen tereftalat Kan damarlar, kalp kapakgtk halkas: ortiisii .

politiretan Kalp destek cihazlari, kanla temas yilzeyleri

polikarbonat Yari gegirgen sert kontakt lensler, yapay kalp bolmeleri

Polihidroksietil metakrilat Yumugak kontakt lensler, yanik ortitleri, biyoelektrodlar, kontrolli
ilag salimi

Polivinil pirolidon Kan hacmini artirici, yumusak kontakt lensler

Polisiyano akrilatlar Yumusak ve sert doku yagistiricilart

Seliiloz tiirevleri Yan gegirgen kontakt lansler

2.1.3. Seramikler

Seramikler insanlik tarihinin en eski dogal kaynaklara dayal, sentetik
malzemelerinden olup, tipta kullanim alam bulmalariin kékleri (ve giiniimiizde
‘biyoseramikler’ adi altinda ileri teknoloji malzemeleri arasinda yer almalari) ise
Eski Misir’lilara kadar uzanmaktadir. Eski Misir mumyalarinin agizlarinda dolgu ve

suni diglere rastlanmugtir.

Implant olarak kullamlan malzemeler, temas halinde bulundugu kemik dokusunun
verdigi tepkiye gore li¢ smf altinda toplanabilir: biyotolerant, biyoaktif, biyoinert
(Sekil 2.1). Biyoinert malzemeler kimyasal agidan olduk¢a kararhdirlar ve bu
malzemelerle bu malzemeleri ¢evreleyen doku arasinda higbir baglanma olmaz. Bu
siuf malzeme igin alumina ve zirkonyayi 6rnek olarak verebiliriz. Biyotolerant mal-
zemelerle onu gevreleyen doku arasinda istenmeyen ancak viicut tarafindan tolere
edilebilecek bir etkilegsim olugur. Bu tiir malzemelerden yapilan implant, lifli bir
doku tabakasi i¢inde tamamen ¢evrelenmis hale gelir. Bu tiir bir lifli doku, implant

malzemesini i¢inde bulundugu viicut dokusundan izole etmek igin olusturulur ve

10




gergekte bu viicut tarafindan olugturulan bir korunma mekanizmasidir. Metaller ve
polimerlerin biiylik bir kismu bu tiir bir araylizey reaksiyonuna yol agar. Bu tiir
implantlar, eger implantasyon sabitlestirme islemi saglam bir sekilde yapilirsa ve
implant-doku araylizeyinde herhangi bir hareketlilik olmazsa klinik olarak basarili
bir sekilde kullanilabilirler. Ancak, bu tiir implant malzemeler Syle bir yliklemeye
maruz kalip da, implant-doku arayiizey hareketi olusursa lifli kapsiil tabakas: birkag
yiiz mikron kahnhgmna ulagabilir. Bu durumda implant-doku arayiizeyi ¢ok ¢abuk bir
sekilde gevsemeye ugrayabilir. Bu tiir bir gevseme zamanla degisik nedenlerle klinik
bagarisizha neden olabilir. Bu basarisizhifa yol agan nedenler implant malzemesinin
kirdmas1 ya da implant malzemesi ile birlegik olan kemigin kirilmasi seklinde
olabilir. Biyoaktif malzemeler 6zel biyolojik aktivite olugurmak igin dizayn edilir.
Baz1 6zel biyoaktif malzemeler yumusak doku ile bag olugtururlar, fakat birgok
durumlarda istenilen biyolojik aktivite, biyoaktif malzemelerin canl viicut dokusu ile
kaynagip, temas halinde oldugu kemik ile araylizeyde kuvvetli bir bag
olusturmasidir. Uygun bir kuvvetli biyoaktif malzemeden iiretilen implant
kullantmiyla implant ile kemik arasinda c¢abuk ve kuvvetli bir bag olusturulur.
Boylece, implant malzemelerin herhangi bir mekanik sabitlestirme yontemi
(vidalama gibi), kemik ¢imentosu (polimetilmetakrilit gibi), veya kemik dokularnin
ylizeyden iceriye dogru biiyiiyebilecegi, 6zellikle dizayn edilmis gozenekli ylizeye
sahip implant malzeme kullammu gerekmeksizin sabitlestirilmesi saglamir. Biyoaktif
malzeme ile kemik arasindaki arayiizeyin mukavemeti o denli ¢ok yiiksektir ki
implant malzemenin baglant1 halinde bulundugu kemikten ayrilmasi igin ya implant:
gevreleyen kemik yapisim ya da implant1 kirmak gerekir. Biyoaktivite kavramu genis
bir baglanma orami araliina ve arayiizeysel baglanma tabaka kalnhg) araligina sahip
olduk¢a genis bir malzeme simfi araliginda yer alan degisik tiirde biyoaktif
malzemeyi igerir. Bunlar arasinda Biyoaktif cam, Biyoaktif cam-seramik, Apatit ve
Wollastonite iceren cam-seramik, yiiksek yogunluga sinterlenmis Hidroksiapatit,
Biyoaktif kompozit (Polietilen-Hidroksiapatit gibi) ve Biyoaktif kaplamalar (poroz
Ti alagimu tizerine Hidroksiapatit kaplama gibi) gibi malzeme gruplan siralanabilir.
Bu malzemelerin hepsi kemik ile arayiizeyde baglant1 olugturlar; baglantimn zamana
bagimliligi, baglanti mukavemeti, baglanma mekanizmasi, bag bolgesinin kalnhgt,
mekanik mukavemeti ve kirilma toklugu malzeme tiiriine baglh olarak degisir. Son
zamanlarda aragtirmalar protez ve implant olarak kullamlmak iizere biyoaktif
seramik malzemelerin gelisimi {izerine odaklanmugtir. Ozellikle biyoaktif &zellikte
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camseramikler {izerindeki aragtirmalar dikkat ¢ekmektedir. Cam-seramikler ince
taneli gok kristalli malzemeler olup uygun kompozisyondaki camlarin 1s1l isleme tabi
tutulmas:1 ve kontrollii kristalizasyonu yoluyla iiretilirler. Tiim biyoaktif implant
malzemelerin ortak zelligi implantasyon swasinda ylizeylerinde Hidroksikarbonat
apatit fazi olusturmalaridir. Ayrica, biyoaktif implant-doku arayiizeyi boyunca
olusan gerilme gradyam dogal yapida olusana daha yakindir [23].

Relatif Reaktivite

Cozanebilir
(Trikalsiyum fosfat)

Yozey Aktif
{Biyocam)

Inert { Al203)
e . |

0.1 1 10 100 1,000 10,000 100,000
Zaman (gin)

Sekil 2.1 Ug alt grup altinda simflandirlan biyoseramiklerin fizyolojik ortamdaki
kimyasal aktiviteleri [24]

Biyoseramiklerin 6zellikleri, tiretim ySntemleri ve kullamm alanlar: hakkinda detayh
bilgi daha ilerideki bliimlerde ayrintili olarak anlatilacaktir.

2.1.4. Kompozitler

Son yillarda, karbon fiberler tibbin pek ¢ok uygulamasinda kullamlan bir malzeme
olarak bilinmektedir. Polimerik regine sistemlerinin mekanik 6zelliklerinin
gelistirilmesinde giiglendirici malzeme olarak kullamlan pek ¢ok ticari {iriin
mevcuttur. Karbonla giiglendirilmis bu polimerlerin, fiberlerin uygun bir sekilde
yOnlendirilmesi ve fiber miktariin iyi ayarlanmasiyla, fonksiyonunu iyi bir sekilde
kargilayabilecek mekanik Ozelliklere sahip olmasi saglamr. Karbon fiberler uygun
mekanik 6zellikleri kargilayabilecek sekilde bir diizende matriks iginde dagitilir.
Implant malzeme, yapida yorulma hasari meydana gelmeyecek sekilde dizayn
edilmeli ve matriks malzemesi de viicut ortamiyla herhangi bir etkilesime

girmemelidir. Kullanilan matriks malzemelerinin listesi ve mekanik 6zellikleri
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Tablo 2.4 ‘te verilmigtir [25].

Tablo 2.4 Karbon fiber kompozitlerde matriks malzemesi olarak kullanilan
polimerik malzemeler ve elde edilen polimer-karbon kompozitlerin mekanik
ozellikleri [25]

Polimer Polimer tipi Ticari ismi ve Cekme Elastik
iireticisi Mukavemeti Modiilii
(MPa) (GPa)
Polistilfon Termoplastik | UDEL MG-11, 938 76
Union Carbide
Polimetil metakrilat Termoplastik | PMMA 1.V.0.4 772 55
Rohm & Haas
Epoksi (diisiik viskozite) Termoset Stycast 1267 535 30
Epoksi (yitksek viskozite) Termoset C-8W795, 207 24
Hysol Corp.

Karbon ayrica mekanik ve biyolojik Ozellikleri nedeniyle yapay kalp
kapak¢iklarmda da olduk¢a yaygin olarak kullamlmaktadir. Akigkan yatakta
biriktirmeyle elde edilmis pirolitik karbon yiiksek mukavemet, yorulma ve agnma
direncine sahiptir. Kan ve yumusak dokuyla uyumlulugu iyidir [25].

2.1.5. Dogal Malzemeler

Hayvan veya bitkilerden elde edilen bir ¢ok maizeme de giiniimiizde biyomalzeme
olarak kullanlmaktadir. Implant malzeme olarak dogal malzemelerin kullaniminin
en biiyllk avantaji, viicut ortaminda biyolojik olarak mitkkemmel uyum
gostermeleridir. Bu yiizden, biyomimetik (biyolojik faaliyetlerden esinlenerek ve
benzetmeler yaparak yeni miihendislik yapilarinin ortaya g¢ikarilmasi) alamindaki
calismalar her gegen giin artmaktadir. Sentetik malzemelerle kargilastinldiinda,
dogal malzemeler genellikle zehirlilik problemi gdstermezler. Ayrica dokudaki
iyllesme veya onarma yardimci olabilecek 6zel proteinleri ve diger kimyasal
sinyalleri tagiyabilirler. Fakat, bu malzemeler bagigiklikla ilgili problem
yaratmaktadirlar. Bu malzemelerde, 6zellikle de dogal polimerlerde kargilagilan diger
bir problem, bu malzemelerin ergime sicakliklarmn {stiindeki sicakliklarda
bozunma egilimi gostermeleridir. Bu kogullar, farkh boyut ve sekillerde implantlarn
Uiretimini kisitlar.
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Dogal malzemelere ornek olarak kollageni verebiliriz. Genellikle lifsi yapida
bulunan kollagen karakteristik bir ti¢lii heliks yapiya sahiptir ve memeli canhlarda
bulunan en yaygm proteindir. Omegin, sifir derisindeki proteinin hemen hemen
yaris1 kollagendir. Kemik, tendonlar, baglar, vs. gibi baglayici dokulan olusturan en
onemli bilesenlerden biridir. Kollagenin viicut iginde birbirinden farkh en az 10 tiirii
vardir. Bunlar arasmda Tip I deri, kemik ve tendonlarda; Tip II baglant:
bolgelerindeki eklemsel kikirdaklarda bulunurken; Tip III kan damarlarmin en
Onemli bﬂesenlerinden biridir. Vilcut igine implante edilen kollagen, kollagenaz
olarak bilinen enzimler yardimyla veya bulundugu doku iginde seklini degistirerek
ayrigir. Kollagenin biyomalzeme olarak kullamm igin oldukga yofun g¢ahsmalar
yapilmaktadir. Kollagen genellikle yiiksek mekanik dirence sahip olmadifi igin
viicut i¢ine slingersi yapida yerlestirilir. Yeni dokularn bilylimesinde bir yap: iskeleti
olarak Umit verici g6ziikmektedir ve yaralarin iyilegtirilmesinde ticari olarak
kullanilan bir Griindiir [21] .

Dogal malzemeler olarak adlandirlabilecek diger malzemeler ise Tablo 2.4.°de
verilmigtir [26] .

Tablo 2.5 Viicutta kullanilan dogal malzemeler

Malzeme etki alant fizyolojik fonksiyonu
Keratin sag 151 yalitim

Kollagen baglayict doku mekanik destek
Fibrinojen kan kan pihtilagtiric
Elastin bad mekanik destek

Jelatin kismen amorf kollagen | endistriyel trfin

Ipek koruyucu ipekbdcegi kozast
Aktin kas gerilme-blizigme
Miyosin kas gerilme-biiziigme
Selitloz bitkiler mekanik destek

Citin bocekler ve kabuklular | sekil ve koruma saglar
Dekstran bakteriler dretir organizmanin biiylimesi
Glikosaminoglikan | baglayici dokular mekanik destege yardim
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2.2. Biyomalzemelerden Beklenen Temel Ozellikler

2.2.1. Biyolojik Uyumluluk

Biyolojik uyumluluk, implant malzemesinin ¢evreleyen doku tarafindan iyi tolere
edilmesidir. Bir bagka deyisle, malzemeyi ¢evreleyen dokunun islevlerinin zaman
icerisinde nakil uygulamasindan dolayr bozulmamasi gerekir. Konu edilen toleransin
doku tepkimelerinin implant {izerinde etkisinin uygun klinik ve test etme protokolii
ile en az degerde etki etme varsayim ile yapilmast gerekir [1].

Normal viicut dokularmun implant malzemesi ile etkilesmesinin araligi basit bir

sekilde Biyolojik uyumluluk skalasinda gésterilir. Bu skalaya gore:

Etki yok spesifik doku iglevinin kayb1 allerji doku nekrosisi neoplazya

! ! Lol

Biyouygunluk Skalas1 (Biocompatibility Continum)

Malzemelerin etkisi yukaridaki skalaya gore biyolojik uyumluluk agisindan miimkiin
oldugunca sol tarafta olmalidir. Dolayisiyla malzeme ile temas halinde olan
dokularm ciddi bir bozulmaya ugramadan ¢evre durumu ortalamasi ile implant
malzemeye hizmet etmesi gerekir.

ézetle, implant malzeme biinyeye yerlestirildifinde, doku implant malzemesini
ya tam anlarmyla kabul eder, ya tam anlamyla reddeder ya da baz
komplikasyonlar ile biinye igerisinde tutar. Ancak hedef, hi¢ bir komplikasyon yada
kotii etkiye meydan vermeksizin implant malzemesinin biinye tarafindan kabul
edilmesidir [1].
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2.2.2. Kemige Yakm Elastik ve Mekanik Ozellikler:

Cerrahi implantlarm tasarim ig:in biyolojikk uyumluluktan sonra en Onemli
dzelliklerden birisi de kemik ile karakteristiklerin ¢akigmasi geregidir. Elastiklik
modiiiii ancak birkat biiyllkk nakil malzemeleri bile gerilimle kargilasildiginda
goriilecek elastik cevabin gakigmamasmna neden olur. Bu tip malzemeleiin enerji
emme Kkapasitesi de devaminda kemiBe oranla diigiik olacaktir. Benzer zorluklar

diger malzeme zelliklerinin uymamasi durumunda da goriilecektir [1].
2.2.3. Korozyon Dayanimi

Implant malzemelerde dikkat edilmesi gereken en Onemli konulardan birisi
korozyondur. Yiiksek dongiilii gerilimler ve korozivitesi yliksek sivilar malzemeleri
etkiler. Biinyedeki ortam metaller i¢in yliksek korozyon kosullar1 olusturacak
dinamik bir ortamdir. Metaller korozyona ugradiginda olusacak iriinler biinye igin
tehlike olugtururlar. Bundan dolayr malzeme gerekiyorsa fizikokimyasal ve mekanik
Ozellikler agisindan yeteri miktar degistirilerek uygulanabilir. Ayrica doku-implant
araylizeyinde yalitilarak uygulanms toksik nakiller korozyon sonrasinda allerjik ve
karsinojenik tepkimelere girebilirler. Sonug olarak uygulanan cerrahi implant
malzemelerin miimkiin oldugunca hi¢ korozyona meydan vermeyecek gekilde
uygulanmasi biiylik zorunluluktur [1].

2.2.4. Uygun Dizayn

Saydigimz  tiim kriterleri saglayan miilkemmel bir malzeme bile dogru
tasarlanmadifi  takdirde umulmadik hasarlara neden olabilir. Bu nedenle
kullandigimiz malzemenin normal yapisal 6zelliklerini kullanabilecegimiz, cihazla
cakisacak optimum bir tasarim ¢ok 6nemlidir [1].
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2.3. Biyoseramikler

2.3.1. Biyoinert Seramikler

Inert biyoseramikler Bslim 2.1.3°te kisaca anlatildigi gibi, bulunduklari fizyolojik
ortamda kimyasal agidan olduk¢a kararli davranan malzemelerdir. Bu malzemelerle
¢evrelerindeki doku arasinda herhangi baglanma olusmaz. Uzun siire mekanik ve
kimyasal etki altinda kalan bu malzemelerin kararhiigim kaybetmesi sonucu komsu
hiicrelerde ortaya ¢ikabilecek bozunma firiinlerinin konsantrasyonu, viicudun dogal
korunma mekanizmasi tarafindan kolaylkla kontrol altina almnabilir. Doku, bu
hareketsiz inert biyoseramigin etrafinda ¢ok ince (en fazla birkag mikron
kalinhginda) bir lifsi membran olusturarak implant malzemeyi yaltir. Inert
biyoseramikler fizyolojik sisteme, dalgah ylizeyde doku bliyimesi  yoluyla
mekanik olarak baglanarak yerlesirler [27] .

Inert yapidaki biyoseramiklere drnek olarak aliimina (ALOs), zirkonya (ZrO,) ve
karbon (C) verilebilir. Aliimina biyoseramikler saf aliiminyum oksit halinde,
zirkonya biyoseramikler yitria, kalsiyum oksit veya magnezyum oksit ilavesi ile
kismen stabilize edilmis haldedir. Aliimina ve zirkonya, yiike maruz kalan sert
dokularin yerine veya dis hekimliginde ve cerrahide implant malzeme olarak
kullamlirlar. Karbon da doku ile miikemmel uyum gosteren, kalp kapakgiklarmm ve
kan damarlarmin onarlmasinda pirolitik karbon kaph devreler seklinde oldukga
yaygin olarak kullamlan bir biyoinert seramiktir [25] .

2.3.1.1. Aliimina

Yiiksek yogunluk ve saflikta aliimina (ot-aliimina) klinikte yaygn olarak kuflamlan
ilk biyoseramiktir. Milkemmel korozyon direnci, iyi biyolojik uygunlugu, yiiksek
aginma direnci ve mukavemeti nedeniyle kalga protezlerinde ve dis implantlarinda
kullanilmaktadir [27]. Tek kristal aliimina, bir elektrik ark veya oksihidrojen
alevinden yavagga ¢ekilen bir gekirdek kristalin yiizeyine ince aliimina tozlarmn
beslenmesi ile ergimig toz pargaciklari halinde elde edilir [19]. Aliimina devrelerin
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¢ogu, baglangic maddesinin 6zelliklerine bagh olarak, 1600-1800°C’de preslenmis
ve sinterlenmis ¢ok ince taneli polikristal o-aliiminadan yapilirken bazi dis
implantlan tek kristal safirden yapiimaktadir [27] .

Polikristal a-aliiminanin mukavemet, yorulma direnci ve kirilma toklugu degerleri,
tane boyutuna, malzemenin saflifina ve sinterlesmeyi kolaylastiric1 katki
maddelerinin miktarina gore degigir. Az miktarda MgO (< 0.5 %) sinterlesmeyi
kolaylagtirmak amaciyla kullanilir ve sinterleme esnasinda tanelerin agir1 biiytimesini
engeller [28]. 99.7 %’den daha saf ve 4 pm’dan daha kiigiik ortalama tane boyutuna
sahip altimina iyi egme mukavemeti ve miikemmel basma mukavemeti gosterir.
Tipta kullanlabilecek ticari kalitede AL O; seramiklerin ISO standartlari Tablo 1 ‘de

verilmigtir.

Tablo 2.6. Aliimina seramiklerin fiziksel karakteristikleri [28]

Fiziksel karakteristik Ticari aliimina biyoseramik ISO standartinda aliimina
Saflips ( % agirlikga ) >99.8 >99.5
Yogunlugu ( g/cm” ) >3.93 >3.90

Ortalama tane boyutu ( pm ) 3-6 <7

Yizey piriizltiltgi, Ra (um) 0.02 -

Vickers sertligi (kg/mm?) 2300 > 2000

Basma mukavemeti ( MPa) 4500 -

Egme mukavemeti ( MPa)* 595 > 400

Eiastik modald, (GPa) 380 -

Kirilma toklugu, (MPa m1/2) 5-6

* Ringer ¢bzeltisi ad verilen bir yapay vilcut ¢ozeltisi iginde dlgiilen egme mukavemeti degeridir.

Aliminanin yitksek sertligi, onun hareketli noktalarda tasiyici eleman olarak
kullanilmasma olanak verir. Bu yilksek sertlik, gevrekligine ragmen baglanti
noktalarinda aliimina kullanimint avantajli kilmaktadir [19] .

Yapilan gelismis testler ve ISO standartlarn g6stermektedir ki, Al;O; implantlar
kritik gatlak ilerlemesi ve yorulmaya kars1 olduk¢a yiiksek direng géstermektedirler.
Ortalama tane boyutu 7 mikronu astiginda mekanik 6zellikler % 20 diigmektedir.
Fazla miktarda sinterlesmeyi kolaylastirici katki yapilmasi1 da engellenmelidir. Bu
katkilar tane smnrlarinda g¢okelerek Ozellikle korozif fizyolojik ortamda yorulma
direncini diigtirmektedirler [28] .
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Yapay dis ve kemiklerin yapiminda kullamlacak malzemeler kimyasal reaktivite
veya aginma nedeniyle meydana gelebilecek korozyon veya bozunma olmaksizin
yagayan doku i¢inde bulunabilmelidirler. Kyocera firmasi da seramiklerin bu
ozelliklerinden faydalanarak tek kristal aliiminadan diinyann ilk seramik dig
implantim {iretmigtir. Bu {irliniin Japonya’da yarattig1 basan, ortopedik sistemlerde
de modern seramiklerin uygulanmasim yaygmlagtrmustir. Kyocera mithendisleri,
dogal kemik ve digsin en Snemli bilesenlerinden biri olan hidroksiapatiti implant
yiizeyini kaplayarak implantin biyolojikk uyumlulugunu zenginlestirici metodlar
{izerinde yogun sekilde ¢alismaya devam etmektedirler [29] .

Yiik tasiyict implantlarin kullamm siirelerini tahmin etmek ve istatistiksel bir dizayn
yapmak i¢in ¢esiti metodlar gelistirilmigti. Bu teknikler uygulandifinda,
malzemenin egme mukavemetine ve kullamldig1 ortam esas alinarak 6zel bir aliimina
protezinin yiik limitleri belirlenebilmektedir.

12 kN yiik altinda 30 yil boyunca kullamlacak bir yiik tagiyici implant i¢in (bu deger
bir kalga protezinden beklenen degerlerdir) tahmin yapilabilmektedir [28] . Sekil 2.2
‘de aliimina biyoseramik igin uygulanan gerilme-kirlma olasiigi (SPT) diyagram
goriilmektedir. 30 yil boyunca 200 MPa’ dan kiigiik gerilmelere maruz kalmg 100
parcanin sadece birinde hasar tespit edilmigtir. Uygulanan kuvvet 250 MPa’a
¢ikarldiginda, 3 yillik kullanim siiresinde implantlarin % 4’4, 30 yidhk kullanim
sliresinde ise % 7’si hasara ugramaktadir. SPT diyagramlari bolgesel gerilme
dagihimu analizi ile birlikte kullanildiginda seramik par¢anin -dizaym daha uzun
kullannm ve daha az hasar olugturacak sekilde dizayn edilebilir [27] . Yapilan
yaglanma ve yorulma deneylerine gbre, 50 yasindan kiiglik hastalara takilan
ortopedik implantlarin daha yliksek standartlarda kalite kontroliiniin yapilmasi
gerektigi ortaya ¢ikmugtir. 4 pm ‘dan daha kiiglik tane boyutundaki aliiminanin
aginma ve siirtiinme degerleri oldukga yiiksek oldugundan yiizey piirtizliiliigti degeri
oldukga diigiiktiir (Ra = 0.02 um). Taneler daha biiyiik oldugunda baglant1 b6lgesinin
ylizeyinde aliimina tanelerinin neden oldugu aginma miktar: artar.
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Sekil 2.2 Tibbi kalitede aliiminanin Ringer ¢dzeltisinde gerilme-kiriima olasihig:
diyagramu [27]

AL O3-ALO; yilk yataklarmm karsiikh aginma yiizeyleri taglanarak ve parlatilarak
kalga protezlerindeki gibi yiiksek kalitede bir kiiresellige sahip olmahdir. Kalga
protezi olarak kullanilan aliimina protezlerinin bag ve yuva kisimlar1 beraberce
parlatilir ve ¢ift olarak kullamlir. ALO;-ALO; baglantisimn uzun siireli siirtiinme
katsayisi, dogal bir baglantimin siirtinme degerlerine en yakin sentetik malzeme
katsayisidir.  ALO;-ALO;  yiizeylerinin  aginma  degeri  metal-polietilen
yiizeylerininkinden 2-10 kat daha diigiiktiir (Sekil 2.3) [28]. Giiniimiizde 1.5 milyon
kalga protezi aliimina ile implante edilerek kullanilmaktadir ve bu say1 her yil en
azindan 100,000 adet artmaktadir [27].
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Sekil 2.3 Metal-PE’e kars: altimina-aliimina kal¢a protezinin aginma indeksi ve
slirtiinme katsayisimin zamana bagh degigimi [27]
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2.3.1.2. Zirkonya

Biyomalzeme olarak kullanilacak zirkonya tizerine yapilan arastirmalar 1960’k
yllarda baglamustir. Zirkonyamn biyomedikal uygulamalariyla ilgili ilk makale
1969°da Helmer ve Driskell tarafindan yaymlanmgtir. Makalede, bu tip
biyoseramiklerin en yaygin uygulamasi olan kalga protezlerinin {iretiminde
zitkonyamn kullamlmasi incelenmigtir [30]. 1986’da Fransa ve Amerika’da
ortopedik cerrahide zirkonya kullamlmaya baglanmigtir [22]. Gliniimiizde tetragonal
zirkonya polikristal (TZP) seramiklerin implant malzeme olarak cerrahide
kullamlabilmesi i¢in, malzemeden beklenen minimum &zellikler ISO 13356
standardinca belirlenmistir. TZP seramikler zirkonya protez baglik iireten firmalarin
tiimiiniin kullandig: bir tirtindiir. Simdiye kadar 300,000°den fazla TZP baghk viicut
igine yerlestirilmis ve raporlara gore sadece iki tanesinde kirilma gozlenmistir [30].

Altiminanin  biyolojik uyumlulugu ve asinma direnci. oldukga yiiksek olmasina
ragmen egme mukavemeti ve tokluk degerleri diigiiktiir. Bu yiizden allimina kalga
protezlerinin kafa kismunin ¢apt 32 mm ile simrlidir. Zirkonya da fizyolojik ortamda
inert karakter gosterir ve alliminadan daha yiiksek efme mukavemeti ve kirilma
tokluguna sahip olmasi onu aliiminadan daha avantajl hale getirir [27].

Cerrahide implant malzeme olarak kullamlabilmesi igin tavsiye edilen iki tip
zitkonya vardir. Biri yittria ile stabilize edilmis tetragonal zirkonya (TZP), digeri
magnezyum oksitle kismen stabilize edilmig zirkonya (Mg-PSZ) dir. Bu seramiklerin
aliimina ile kargilagtirlmasi Tablo 2.6’da verilmistir.

Zirkonya seramikler ergime sicakliklarimndan oda sicakhigma sogutulduklarinda
polimorfik doniigim gosterirler. Zirkonyanin olduk¢a iyi tammlanmg dort cesit
polimorfu vardir; monoklinik, tetragonal ve kiibik fazlan ve ¢ok yiiksek basmng
altinda ortorombik formu. Monoklinik faz 1170°C’ye kadar, tetragonal faz 1170-
2370°C arasindaki sicakliklarda ve kiibik faz da 2680°C’ye kadar kararhdir. Zirkonya
sogutuldugunda tetragonal faz monoklinik faza doniigiirken % 3-5’lik bir hacimsel
genlesme meydana gelmektedir. Faz doniiglimii neticesinde meydana gelen bu
hacimsel genlesme elastik ve kirilma limitlerini agmak igin yeterlidir ve zirkonya
seramiklerinin gatlamasmna neden olur. Bu ylizden kalsiya (CaO), magnezya (MgO)
ve ya yittria (Y;0;3) gibi katkilar yapilarak, diislik sicakliklarda tetragonal veya kiibik
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fazda kararhlik gosteren zirkonya elde edilmelidir. PSZ kiibik ve tetragonal fazin
karisimiyken, TZP % 100 tetragonal formdadir.
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0 ] 10 18 20 30
Y203 (%Adg)

Sekil 2.4 Y,03-ZrO, faz diyagram (t = tetragonal faz ; m = monoklinik faz ; ¢ =
ktibik faz) [25]

Her iki malzeme de tipta implant uygulamalarinda tercih edilir. Yittria ile stabilize
edilmiy TZP seramikler mukavemet ve kirilma toklugu degerleri agisindan
biyomedikal alanda kullamlan aliminadan iki kat daha istlindiir. Bu O&zellikleri
nedeniyle zirkonya protez baglari: metal bagliklara nazaran farkhi gerilmelere karsi
daha az hassas yapar [25].

Zirkonya, toplam kal¢a protezlerinde yilkk tagiyict olarak uygun bir malzeme
olmasina ragmen zirkonya ile ilgili ii¢ Gnemli dezavantaj bulunmaktadwr. Bunlar,
fizyolojik sivilar iginde zamanla mukavemetinde diigme olmasi, agmma problemi ve
malzemenin radyoaktivitesidir.

Yittria ile stabilize edilmis zirkonyada, su i¢inde yaslanma nedeniyle tetragonal
fazdan monoklinik faza martensitik déniigiim olmakta ve bununla beraber toklukta
dislis gdzlenmektedir. Fakat viicut sivis1 iginde ve hayvanlar {izerinde yapilan
deneylere gore kirilma toklugu ve mukavemetteki diisiis oldukga kiigiik bir miktarda
olmaktadir. Implantasyondan 2 yil sonra gdzlemlenen mukavemet degeri, benzer
kosullarda test edilmis aliiminanin mukavemetinden hala oldukga yiiksek
bulunmustur [27].
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Tablo 2.7 Zirkonya seramiklerin fiziksel karakteristikleri [28]

Fiziksel karakteristik PROZYR® zirkonya biyoseramik | ISO/DIS13356 zirkonya
Saflig1 ( % agirlikga ) >99 >99.5
Yogunlugu (g cm™ ) 6 >6

Ortalama tane boyutu ( pm ) <1 <0.6

Yiizey pirtiziligi, Ra (um) 0.02 -

Vickers sertligi Hv 0.1 1300 -

Basma mukavemeti ( MPa) 4500 2000

Egme mukavemeti (MPa) > 920 > 900

Elastik modiilii, (GPa) 380 -

Kirtlma toklugu, (MPa m1/2) 10 -

Streicher ve arkadaglari [31], UHMWPE’e (ultra high  molecular weight
polyethylene) kars: agindiric1 yiizey olarak kullamlabilecek seramiklerle ilgili detayh
bir aragtirma raporu hazirlamiglardir. Bu ¢alismada, toplam kalga protezlerinin eklem
bilegenlerinin uygunlugunu test etmek igin 5 farkh tiir aliimina ve zirkonya pin-on-
disk aginma testine tabi tutulmuglardir. Deneylerin sonunda farkh seramiklerin farkh
yiizey Kkalitelerine sahip olduklar goriilmiigtiir. Seramik yiizeyinin UHMWPE
ylizeyinde yaptif1 aginma hizi, aliimina i¢in en digiik degeri vermis ve Co-CrMo
alagmmu ile yapilan deneylerden % 20 daha diiglik bir deger ortaya ¢ikmustir. Bu
stirtlinme ve aginma testlerinin sonuglarina gére zirkonyanm bu amag igin uygun bir
malzeme olmadifi ortaya ¢ikmustr. Zirkonyanin polar olmayan UHMWPE’e karst
gosterdigi bu kotii tribolojik davrams anlagilamamugtir. Aldmina ve zirkonya
seramikleri benzer yiizey piiriizliiligli ve islatma karakteristikliklerine sahiptirler.
Yiizey ozelliklerindeki en biiyiik fark aliimina seramiklerin zirkonyadan daha sert
olmasidir.

Sudanese ve arkadaglar1 ring on disk testi ile zirkonya-zirkonya g¢iftinde agmma
direncini test etmiglerdir. Zirkonya-zirkonya ¢iftinin agnma hizi aliimina-aliimina
ciftinin asinma hizinn 5000 kati ¢ikmustir. Bu nedenle zirkonya seramikler seramik-
seramik eklem ylizeyleri uygulamalan igin tavsiye edilmemektedirler [27].
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Zirkonya sik sik toryum ve uranyum gibi olduk¢a uzun yar1 Smre sahip radyoaktif
elementlerle birlikte bulunur. Bu elementleri zirkonyadan ayirmak zor ve pahalidir. |
Son ¢ahgmalarda, Sato zirkonya esash seramiklerde 0.5 ppm uranyum 235
g6zlemlemigtir [27].

Zirkonya seramiklerde alfa ve gama tipi radyasyonlar vardir. Aliimina, zirkonya ve
CoCr alagimlarindan yapilmig kalga protezlerinin radyoaktiviteleri 6lgiilmistiir.
Aliimina en diigilk gama radyoaktivitesine sahipken zirkonya ve CoCr alagimlar
hemen hemen benzer degerlere sahiptir. CoCr alagimlan ve zirkonyamin gama
radyoaktiviteleri, Fransa’da ulusal gevrede Olgiillen degerlerle benzer biiyiikliikte
bulunmustur.

Verilen bilgilere gore ticari olarak elde edilebilen zirkonya biyoseramiklerinin gama
radyasyon dereceleri iizerinde durulmas: gereken ¢ok biiyiik bir konu degildir. Fakat,
implant olarak gelistirilen zirkonya seramiklerinde Onemli miktarlarda alfa
radyasyonu bulunmustur. Yiiksek iyonizasyon kapasitesine sahip bu alfa partikiilleri
sert ve yumusak doku hiicrelerini bozmaktadirlar. Zirkonya kalga protezlerinden
yayilan alfa radyasyonunun aktifligi kiigiik olmasmna ragmen, bunun uzun siireli
etkisi halen bir soru igaretidir [27].

2.3.1.3. Karbon

Karbon biyoorganik bilesiklerde en ¢ok rastlanan elementtir ve bu bilegiklerin iginde
¢ok degisik cesit ve miktarlarda bulunur. Bir milyondan fazla karbon bilesigi vardir
ve bunlardan binlercesi yasamsal ve organik hayatta hayati rol oynarlar. Degisik
atomik yapilarda bulunan bu karbonlar biyomedikal alanda da Onemli bir yere
sahiptir. Kimyasal ve mekanik yapilar1 nedeniyle bazi karbon formlarmin kemik,
kikirdak, tendon, bag ve kan daman gibi hasar g&rmiis biyolojik yapilarin
yenilenmesinde kismen veya biitiin olarak uygun olduklari bulunmugstur. Bu o6zel
karbon formlarma dokularin siddetli veya kronik etkisi en az diizeydedir. Bu
elemental karbon yapilan yasayan doku i¢inde ¢ok iyi uyumluluk saglar. Bu yiizden
hem biyokimyasal hem de biyomekanik agidan karbon elementi olduk¢a 6nemlidir.

Hidrokarbonlarin gaz ile pirolizi, bubar biriktirme ve polimer camlastirmasi gibi
proseslerle ¢ok genis 6zelliklere sahip ve degisik formlarda karbon yapilan tiretmek
miimkiindiir. Bu ySntemlerle iiretilen bazi 6zel karbon formlan klinikte 6nemli bir
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yere sahiptir.

Biyomedikal devrelerde sik sik kullamilan {i¢ tip karbon vardir: diisiik sicaklikta
izotropik pirolitik karbon (LTI-low temperature isotropic), camlasmig karbon ve gok
dilstik sicaklikta izotropik buhar biriktirilmis karbon (ULTI-ultra low temperature
isotropic). Tablo 2.7°de bu karbonlarin genel, kimyasal ve ticari isimleri
verilmektedir. Tablo 2.8’de de bu malzemelerin 8zellikleri verilmistir.

Tablo 2.8 Klinik devrelerde kullanilan izotropik karbonlar

Genel ismi Kimyasal ismi Ticari ismi*
Pirolitik karbon LTI karbon Pyrolite Carbon
Camlagmug karbon Camlagmus karbon, polimerik karbon | bioCarbon
Buhar biriktirilmig karbon | ULTI karbon Biolite carbon

*Pyrolite ve Biolite CarboMedics firmasinin ticari Urlinleridir, bioCarbon ise Bentley
Laboratuvarlarinin bir Griintdiir.

Giinlimiizde, yalmzca bu {i¢ malzeme klinikte 6nem tagimaktadir, ama diger karbon
formlar1 da yagayan dokularin tedavisinde kullamimaktadir. Oriilmiis karbon fiber
sistemleri tendon ve baglarm yenilenmesinde kullamlmaktadir. Karbon-karbon
kompozitleri kemik yerine baglanti bolgelerinde yiik tastyict eleman olarak
kullanmaktadir. Bazi karbon formlarinin kamin saflagtirilmasinda ve adsorplayica
olarak kullanilmas aragtiriimaktadr.

Tablo 2.9 Biyomedikal karbonlarin 6zellikleri

Dilsiik veya yiiksek Silikon ile
Camlagmig yoguniuklu LTI alagimlandiriloug | ULTI
karbon karbon LTI karbon karbon
Yogunlugu (g cm™) 1.4-1.6 1.5-2.2 2.0-2.2 1.5-2.2
Kristal bityiikliiga (nm) 1-4 34 34 0.8-1.5
Egme muk. (Mpa) 70-207 275-550 550-620 345-690
Elastik modiilii (GPa) 24-31 17-28 28-41 14-21
Sertlik (DPH) 150-200 150-250 230-370 150-250
Istl gen. katsayis1 (10°K™) 2.0-5.8 4-6 5 -
Elektriksel direnci (10°Qmm) 30-55 5-20 3-20 -
Silikon igerigi (ag %) 0 0 5-12 -
Uzama (%) 0.8-1.3 1.6-2.1 2.0 >5.0
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Bu karbon malzemelerindeki faklhihklar genellikle kimyasal bilesim nedeniyle degil
yapisal farkhliklar nedeniyle olusur. Kompozit, partikiil ve fiber sistemler
kullamlabilmektedir. Partikiiller kan ic¢ine niifuz edebilmektedir. Fiberler ve
filamentler kompozitlerden kopup limpatik sisteme niifuz edebilmektedir.
Aragtirmalar bu malzemeleri daha stabil yapilarda elde etmeye yonelik olarak

ilerlemektedir.

Karbon malzemeler kompozit ve monolitik malzemeler (camlagmis karbon ve LTI
karbon) seklinde kullamlabildigi gibi kalici olmayan ince kaplamalar (ULTI karbon)
olarak da kullamilabilmektedir. Bu li¢ karbon formu diger karbon tiirleri kadar bliyiik
uyumsuzluk sorunu gdstermezler. LTI karbonlar1 % 20’nin {izerinde silikon ilavesi
ile biriktirilerek, biyolojik uyumlulukta Onemli bir degisim olmaksizin klinik
tedavide kullanilacak karbon malzeme elde edilir.

Karbonun diger malzemelere gére en biiyilk avantajj miikemmel Dbiyolojik
uyumlulugudur. Fakat mekanik kalp kapakgiklan gibi agmnma direnci veya
mukavemet degerlerinin ¢ok 6nemli olmadifi bdlgelerde etkin bir malzeme olarak
kullamlir. 1.5 milyondan fazla hastada mekanik kalp kapakgigi olarak karbon
bilegikleri gok az miktarda diger pargalarla birlestirilerek kullamimaktadir.

2.3.2, Biyoaktif Seramikler

2.3.2.1. Hidroksiapatit

Bu boliimle ilgili bilgiler B6liim 2.4.1. de ayrintih olarak verilecektir.

2.3.2.2. Biyoaktif cam ve cam-seramikler

Cesitli bilesimlerde iiretilen cam, seramik, cam-seramik ve kompozitlerin implant
olarak kullammyla kemik ile implant arasmda kuvvetli bir bag olusumu
saglanmaktadir. Bu tiir malzemeler biyoaktif seramikler olarak bilinmektedirler. Ozel
kompozisyonlarda hazirlanan birgok biyoaktif cam bu amagla kullamimaktadir.
Biyoaktif cam ve cam-seramiklerin en genel karakteristik &zelligi, implantasyon
sonrasinda yiizeyin kinetik &zelliklerine bagh olarak yiizeyde olusan bag kuvvetinin
zamana bagimh degisimidir. Yiizeyde olusan biyolojik olarak aktif hidroksikarbonat
apatit (HCA), araylizeyde kemik ile baglantmin olugmasim saflar. Biyoaktif
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implantlarda olusan bu HCA fazi kemikteki mineral fazina yapisal ve kimyasal

olarak benzer ozellikler gosterir. Bu nedenle araylizeydeki baglanma kolaylagir.
Biyoaktif malzemeler, doku ile yiliksek mekanik kuvvetlere karsi direnebilecek
seviyede bir arayiizey olugturmalidir [28].

Biyoaktif camlar, 6zel oranlarda SiO,, Na,O, CaO ve P,0O; igeren gesitli bilesimlerde
camlardan olusur (Tablo 2.9). Bu camlan geleneksel soda-kiréq-silika camlarindan
ayrran {i¢ 6nemli bilesim fark: vardir. Biyoaktif camlar agirhk¢a % 60°dan az SiO,,
yliksek miktarlarda Na,O ve CaO ve yiiksek CaO/P,Os oram igerirler. Bu bilegimsel
farkhlik, 6zellikle viicut sivilar gibi sulu ortamlarda yiizeyi oldukg¢a aktif hale getirir.

Birgok biyoaktif SiO, camu agirlikga % 45 SiO, igeren 45S5 ismiyle formiile edilir (S
ag yapic1 anlamindadir). Camda ¢ok fazla miktarda P,Os bulunursa kemige baglanma
olmaz. 4585 camindan cam seramik olusturmak igin SiO, i¢in agirlik¢a % 5-15 B,03
flavesi veya CaO igin % 12.5 CaF, ilavesi veya camn kristalizasyonu ile
malzemenin kemige baglanma ozelligi az miktarda degisebilir. 45S5 camina sadece
ag. % 3 ALO; ilavesi baglanmay: engeller [28].

Sekil 2.5te farkl bilesimlerde Na,O-CaO-P,05-Si0; camlarinin sert ve yumusak
dokulara baglanabilme &zellikleri goriilmektedir. Sekil 2.5te goriilen biitiin camlar
agwlikca % 6 P05 igermektedir. Diyagramin merkezindeki kompozisyonlarda (A
bolgesi) kemik ile bir baglanma meydana gelir. Ayrica, A bélgesi biyoaktif kemik
baglanma smn olarak tammmlamr. B bolgesindeki pencere veya mutfak camm gibi
yiksek silika igeren camlar inert malzeme olarak davramirlar ve implant-doku
araylizeyinde bir lifsi kapsiille kaplanarak viicuy tarafindan yalitilirlar {28]. C
bolgesindeki camlarda da ¢6ziinme olmaz. D bélgesindeki camlar ise teknik olarak
pratik degildirler ve heniiz implant malzeme olarak test edilmemiglerdir.

Yumugak dokulardaki kollagen de Sekil 2.5‘te E bolgesindeki bilegenlere sahip
biyoaktif camlara kuvvetli bir gekilde yapigabilmektedir. 10 giinliik bir test sonunda
4585 biyocam yiizeyinde biiyliyen HCA aglomeralarina baglanan kollagenler, HCA
tabakasimn bilylimesi ile arayiizeyde kollagen liflerini meydana getirmektedir.
Kemik ve disler de HCA kristalleri ve kollagenden olugmus kompozitlerdir. Bir
biyoaktif cama kollagen fiberlerinin baglanmasi bir dise dis etrafindaki baglarin
baglanmasina benzer.
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Tablo 2.10 Biyoaktif seramiklerin bilesimleri ve mekanik ézellikleri

Ozellik Biyocam Cam-seramik | Cam-seramik Cam-seramik | Cam-
4585 S45PZ | Ceravital Cerabone A/'W Ilmaplant L1 | seramik
Bioverit
Bilegim (ag. %)
Na, O 245 24 5-10 0 4.6 3-8
K,O ] 0 0 0.5-3.0 0 02 3-8
MgO 0 0 2.5-5.0 4.6 28 2-21
CaO 245 22 30-35 4.7 319 10-34
AlO, 0 0 0 0 0 8-15
SiO, 450 45 40-50 340 443 19-54
P04 6.0 7 10-50 16.2 11.2 2-10
CaF, 0 0 0 0.5 5.0 323
B,0, 0 2 0 0 0 0
Fazlar cam cam Apatit Aﬁatit Apatit Apatit
cam B-wallostenite B- pilogopit
cam wallostenite cam
cam
Yogunluk (g cm™) 2.657 - 3.07 - 2.8
Vickers sertlik (Hv) 458 - 680 - 500
Basma mukavemeti (MPa) - 500 1080 - 500
Egme mukavemeti (MPa) 42 - 215 160 100-160
Elastik modiilit (GPa) 35 100-150 218 - 70-88
Kirilma toklugu (MPa.m'?) - - 20 25 0.5-1.0
Yavag ¢atlak bilylimesi, n - - 33

Araylizeydeki 100-200 mikronluk kalinhgin yaklagik 30-60 mikronu biyoaktif cam
yiizeyindeki HCA-kollagen karigimindan olugmaktadir. Bu baglantin kalinhg:
dogal olarak meydana gelen araylizey kalinhklarina esittir. Sert doku ile biyoaktif
cam arasindaki araylizeyin kalinhklari klinikte oldukg¢a onemlidir. Sekil 2.5’ten
bakiddiginda kemik baglanma smurindaki bilesimlerin diginda arayiizey kalnlif:
azalir,

Gross ve arkadaglan, diisiik alkali igeren ( agirhk¢a % 0-5) SiO, esash biyoaktif cam
seramiklerin de kemige baglandiklarii géstermiglerdir. Az miktarda Al,Os, Ta,Os,
TiO,, Sb,03 ve ZrO; kemige baglanmay: gelistirmektedirler [28].
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A-WGC
(Yiksek P20s)

Sekil 2.5 Agwlk¢a % 6 P,Os igeren biyoaktif camlarm kemige baglanabilme
ozelliklerinin bilesimle olan baglantistm gosteren faz diyagrami. (Is degeri 8°den
biiyiikse yumusak doku baglanmast olur. B bolgesi biyoaktif olmayan bilegimleri
igerir. C bolgesinde ¢6ziinme olmaz.) [25]

Klinikte kullamlanlar arasinda en ©Onemli biyoaktif cam seramik, apatit
[Ca;0(PO4)s(OH;F;)] ve wollastonite (CaO-SiO,) kristalleri ve kalint1 CaO-SiO; -ce
zengin cam matriksten olusan ii¢ fazh silika-fosfat malzemesidir. Bu malzemeye,
omu gelistiren Prof. Yamamuro ve Kokuba tarafindan A/W cam-seramik ismi

verilmigtir. A/W cam-seramifi milkemmel mekanik 6zelliklere sahiptir (Tablo 2.9)
ve kemik ile oldukga yiiksek bir arayiizey bag mukavemeti olusturmaktadir.

Si0;

O apatit olusumu
¢ apatitsiz olusum
% ¢dziinme

60
cam

Sekil 2.6 Ca0-P,0s-SiO; camlarinda biyoaktivitenin bilegime bagh degigimi [25]
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A/W cam-seramigine ALO; ve TiO, ilavesi kemige baglanmay1 geligtirirken, bir

ikinci fosfat faz1 olan f-whitlockite (3Ca0.P,Os) kemige baglanmay
engellemektedir. Pilogopit mika (Na,K)Mg3(AlSi;O40)F, ve apatit kristalleri igeren
diger bir gok fazli biyoaktif silikat-fosfat da bilesimindeki Bioverit® , AlLO;
icerigine ragmen kemife baglanmaktadir. Fakat AI"” iyonlar1 kristal fazmn icine
yerleserek malzemenin yiizey reaksiyon Kkinetigini olumsuz ydnde -etkilerler.
Almanya’daki Freidrich Schiller Universitesi'nde gelistirilen bu mika igerikli cam-
seramigin bir avantaji da kolaylkla talagh imalatinin yapilabilmesidir. Cesitli
bilesimlerde cam ve cam-seramiklerin kargilagtirilmasi Tablo 2.9°da yapilmugtir.

2.3.3. Coziinebilen Seramikler

Tri kalsiyum fosfat seramikleri (TCP), kemiklerde dolgu malzemesi olarak yillardir
basartyla kullamlmaktadir. implantasyon {izerinde kemik bilyiimesini saglar ve daha

sonra yerini kemige birakir [32].

Cinko kalsiyum fosfor oksit (ZCAP) seramikler, ginko oksit, kalsiyum oksit ve fosfor
penta oksit tozlarmin sicak ortamda karngtirlmasiyla iiretilirler. Genelde
kemiklerdeki hatalarin giderilmesinde kullanilirlar.

Cinko siilfat kalsiyum fosfat (ZSCAP) seramikleri, ¢inko siilfat, ¢inko oksit,
kalsiyum oksit ve fosfor penta oksitin (15:30:30:25) islenmesiyle elde edilir.
Implantasyonun yapildigi kemik igine yerlestirilerek, kemikte bulunabilen hatalar:
elimine eder.

Ferrik kalsiyum fosfor oksit (FECAP) seramikleri, ferrik oksit, kalsiyum oksit, fosfor
penta oksit tozlarindan hazirlanir. Bu &6zel seramikler, anemi ve buna benzer
hastaliklari tagiyan insanlarda, suni kemik yapiminda ve kemikteki hatalarin
giderilmesinde kullanmbir [32].

Ayrica biyoaktif cam ve cam seramikler de bilesimleri ayarlanarak viicutta
¢Ozlinebilen hale getirilebilirler.
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2.4. Hidroksiapatit Seramikler

Hidroksiapatit (HAP, kimyasal formiilii Ca,o(PO4)s(OH), ) kemik ve digin mineral
bilesenine gok benzer olmasi nedeniyle biyolojik olarak en uyumlu malzemelerden
biridir. HAP malzemeler higbir toksik etki gstermezler. Hem sert dokularla hem de
deri ve kas dokulariyla olduk¢a iyi biyolojik uyumluluk gosterirler. Ayrica, HAP
kemige direkt olarak baglanabilmektedir [33,34].

Tiim bu iyi Ozelliklerine ragmen, saf HAP’in mekanik ozellikleri zayiftir. Egme
mukavemeti 90-120 MPa (insan kemiinin ve digin egme mukavemetleri 50-160
MPa ve 245-268 MPa’dir.) kirilma toklugu (Kic) degeri 1 MPa.m"? degerini gegcmez
(insan kemigi 2-12 MPa. m'?). Biitiin bunlara ek olarak, sulu ortamlarda Weibull
modiilleri de diigiiktiir (n = 5-12). Bu yiizden, HAP seramikler yapay dis ve kemik
gibi yiik tasiyic1 bolgelerde kullanilan implant malzemeler igin uygun degildirler.
Tibbi uygulamalar: sadece kiigiik yiiklerin uygulandigi implantlar, tozlar, kaplamalar
ve diigiik yiiklii poroz implantlarla simrhdir [33,34].

HAP’in yiikk tastyict bolgelerde kullamlabilirligini gelistirmenin bir yolu kirilma
toklugunu arttrmaktir. Bu da ancak mikroyapmin hassas bir sekilde kontrolii ve
cesitli giiclendirici malzemelerin kullanimiyla basarilabilir [33,34].

Son yillarda, partikiil, levha, whisker veya fiberler geklinde iiretilmis cesithi
gliclendirici malzemeler ile HAP-esasli kompozit malzemeler iiretilmektedir. Ama
bunlar arasinda yalmzca HAP ile kaplanmig titanyum alagimlar1 genig kullanim alam
bulabilmigtir. Bu amagla yapilan diger kompozit malzemeler arasinda
fiber/whisker/partikiil ile gliclendirilmiy mikroyapisal kontrolli HAP seramikler,
HAP fiberleri ile gii¢lendirilmis polimerler veya dogal malzemelerden esinlenerek
tiretilmiy HAP/kollagen kompozitleri gelecegin sert doku implantlar i¢in en uygun
malzemeler olarak goriilmektedir. Ilerleyen boltimlerde yogun ve poroz HAP
seramikler ve HAP-esashi kompozitler tiretim gekilleri, mekanik &zellikleri, biyolojik
uyumluluklari ve tibbi uygulamalar gozéniine alinarak anlatidlacaktir [33,34].
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2.4.1. Saf HAP Seramikleri

Saf HAP seramiklerin iiretimleri, gekillendirilmeleri ve sinterlenme olaylan, yogun
ve poroz HAP seramiklerin mikroyapilari ve kimyasal bilegimlerini kontrol
edebilecek kadar iyi bilinmektedir. Toz hazirlama, sekillendirme ve yogunlagtirma
islemlerindeki yeni gelismeler sadece {iriinlerin fiyatlari etkileyebilecek diizeydedir
[34].

Bu boliimde, HAP seramiklerinin toz hazirlama agamasindan liretim agamasma kadar
iiretim ySntemleri, proses, mekanik 6zellikler, biyolojik uyumluluk ve son olarak da

gliniimiizdeki uygulamalar1 g6z6niine alinarak dzetlenecektir.
2.4.1.1. HAP Tozlarmmn Hazirlanmasi

HAP tozlarmn hazirlanmasi igin birgok yontem bulunmasina ragmen, yas metod ve
kat1 hal reaksiyonlari olarak adlandiran iki temel toz hazirlama yolu vardir. HAP
tiretiminde kullamlan yas metodlar ¢6ktiirme, hidrotermal teknik ve diger kalsiyum
fosfatlarn hidrolizi olarak ii¢ gruba ayrilabilir. Kullamlan teknige bagh olarak
degisik morfoloji, stokiometri ve degisik kristalliklerde tozlar elde edilebilir. Kat1 hal
reaksiyonlariyla genellikle stokiometrik ve iyi kristalize edilmis bir {irlin elde
edilmesine ragmen yiiksek sicakliklara ve uzun 1sil iglem siirelerine ihtiya¢ vardir.
Ayrica tozlarin sinterlenebilirligi de genellikle diigiiktiir. Sicakhgm 100°C’yi
geemedigi ¢Oktiirme iglemlerinde ise nanometre boyutlarinda tozlar {iretilebilir. Bu
tozlar gubuk, levha veya kiiresel boyutlarda olabilmektedir. Bu tozlarin kristalligi ve
Ca/P orami tamamen hazirlanan ortama bagh olarak degisir. Hidrotermal teknik
genellikle yiiksek kristallige sahip ve stokiometrik degere ¢ok yakin Ca/P oramnda
bir HAP {retimine olanak verir. Kristal boyutu milimetre ile nanometre arasinda
degisir. TCP, monetit, brushite ve oktakalsiyum fosfat diigiik sicaklifa ihtiyag duyar
(1.00°C’nin alt1) ve igne geklinde mikron boyutunda taneler elde edilir. Buna kargn,
birgok durumda, hidroliz Griinleri stokiometrik degildir (Ca/P oram 1.50-1.71
arasinda). Yas metodlarla ilgili diger bir problem de, kristalize HAP kafesinde diger
iyonlarm  ve/veya karbonat iyonlarmin  bulunmasidr. HAP  tozlarmn
hazirlanmasinda  kullamlan  diger  yontemler; soljel, flux  metodu,
elektrokristalizasyon, sprey-pirolizi, kuru sogutma, mekanokimyasal metod ve

emiilsiyon prosesleridir [34].
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2.4.1.2. Yogun HAP Seramikler

Ustiin mekanik &zelliklere sahip yogun HAP seramikleri elde edebilmek igin
baglangigta kullamlan tozlarin stokiometrik oranda (Ca/P oram 1.67) olmasi
gereklidir. Eger Ca/P oram 1.67°den biiylikse sinterleme iglemi esnasmda CaO
bilegigi olur ve mukavemet diiser. Ayrica biyolojik olarak bozunma da meydana
gelir. Ca/P oram 1.67°den kiigiik olursa, B- ve o. —tri kalsiyum fosfat [TCP, kimyasal
formiili Ca3(PO,);]  bilesikleri meydana gelir. Bu sekilde meydana gelen
bozunmalar, yeni fazlarin olusumu ve suyun buharlagmasi HAP seramiklerinin
yogunlagmasi ilizerinde negatif etki yapar [34].

Ca/P oramnm, HAP seramiklerinin tane biiylimesi iizerinde 6nemli bir etkisinin
olmadifi belirlenmigtir. HAP’mm bozunma sicakhigi, su buharmin kismi buhar
basincimn bir fonksiyonudur. Vakum altinda yapilan prosesler bozunmayi daha da
cabuklagtirrken, yiiksek kismi buhar basinglarinda dekompozisyon reaksiyonlar
Onlenebilmektedir. Diger taraftan, sinterleme atmosferinde su varh§imn HAP’m
yogunlagmasim etkiledigi ve tane biiyiimesini diizenledigi belirlenmigtir [34].

HAP i¢inde bulunan F" ve CI iyonlarinin, HAP seramiginin yogunlagma 6zelligini ve
tane bliyiimesini etkilemedigi bilinmektedir. HAP iginde bulunan bir diger 6nemli
bilesen de karbonat ( CO?; ) iyonlandr. Eger HAP kafesi iginde yalmzca fosfat
gruplanyla yer degistirirse HAP seramiginin sinterlenebilirligini arttirmaktadir. Bu
etki, kafes icinde Na® iyonlar1 da bulunuyorsa etkisini kismen gosterir. Diger
taraftan, CO?; ve OH bilesiklerinin sinterleme iizerinde bir etkisi yoktur. Karbonat
iyonlari, sinterleme swasmda HAP’ta tane biiylimesini etkilemektedir. HAP
seramiklerde c¢esitli maddelerin varhg), yalmzca proses kosullarim degil HAP’in

performansim ve malzemenin kimyasal 6zelliklerini de 6nemli 6igiide etkiler.

Birgok HAP tozu 1000-1200°C’de basingsiz olarak teorik yogunlufa kadar
sinterlenebilir. Daha yiiksek sicakliklarda yapilan islemler tanelerin agir1 biiyilimesine
ve/veya HAP’in bozunmasina dolayistyla da mukavemetin diigsmesine neden olabilir.
Sicak pres (HP), sicak izostatik pres (HIP) veya sicak izostatik presleme-post
sinterleme iglemleri yogunlagma prosesinin sicakligimi diigiirmek, tane boyutunu
azaltmak ve daha yitksek yogunluklara ¢ikmak igin kullanilabilir. Bu da daha iyi bir
mikroyaprya, HAP’in daha yiiksek 1sil kararhligina ve bunlarin sonucunda da
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hazirlanan HAP seramiklerin mekanik 6zelliklerinin daha iyi olmasina imkan verir.
Geleneksel sinterleme, HP veya HIP’e alternatif bir teknik olarak mikrodalgayla
sinterleme verilebilir. Yogun HAP’in sekillendirilme yontemleri geleneksel
presleme, camur dékiim, serit dokiim, enjeksiyonla kaliplama, viskoz plastik proses
veya santrifujla biriktirmedir.

Saf ve yogun HAP seramiklerin kiwidma toklugu 0.8-1.2 MPa.m'? arasinda
degismektedir (ortalama olarak 1.0 MPa.m'? alinabilir). Kirlma toklugu degeri

porozitenin artmast ile lineer olarak diiger. Kirilma enerjisi 2.3-20.0 J/m” arasindadur.

Yogun HAP seramiklerinin efme, basma ve gekme mukavemetleri sirasiyla 38-250
MPa, 120-900 MPa, 38-300 MPa arasinda degismektedir. Bulunan degerler
arasmdaki bu biiylik farklar yapmin mikroporozitesi, tane boyutu, empiiriteleri gibi
etkiler nedeniyle olugmaktadir. Mukavemet, porozitenin artmasi ile eksponansiyel
olarak artar. Tane boyutu ve porozite ¢atlak yolunu etkilediginden HAP’in kirilma
toklugu tizerinde ufak bir etkisi bulunmaktadir. Tek kristal HAP’mn (15-55 pm
¢apinda kristaller) egme mukavemeti 200-1000 MPa arasinda degismektedir. Hava,
su ve yapay viicut sivisinda olgiilen ortalama degerler 468 MPa, 361 MPa, 501
MPa’dir. Az miktarda karbonat iyonlarinin bulunmasi (en fazla ag. % 0.7) tek kristal
HAP’n havadaki mukavemetini etkilemezken sudaki mukavemetini biraz

diigtirmektedir.

Yogun HAP seramiklerinin Weibull modiilii 5-18 arasinda bulunmusgtur. Bu degerler
HAP’1in tipik bir gevrek seramik olarak davrandigim gdstermektedir. Yavas gatlak
biiylime katsayisi (n) kuru kosullar altinda 26-80 arasindadw (bir kargilastirma
yapabilmek igin aliimina seramigin n degerinin 30 oldugunu s6ylenebilir). Fakat, yas
ortamda bu deger 12-49’a diismektedir. Bu da onun yas kogullar altinda yavas gatlak
bilyiimesine karsi oldukga hassas oldugunu géstermektedir. HAP’mn Ca/P oraninmn
diisiik oldugu durumlarda, tane simrinda yavas gatlak biiylimesine karsi genellikle
hassas oldugu bulunmugtur.

Yogun HAP seramiklerin elastik modiilii (E) 35-120 GPa arasinda degigmektedir. Bu
degerler genellikle Slglim teknigine bagh olarak degistigi gibi kalint1 poroziteler ve
empiiritelerin varlii da sonuglar etkilemektedir. Egme ile dlgiilen elastik modiil 44-

88 GPa degeri verirken ultrasonik teknikle 6lgiilen degerler 115 GPa gibi daha
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yiksek bir degeri vermektedir. Yogun HAP’mn Vickers sertligi (Hv) 3.0-7.0 GPa
arasindadir. Yogun HAP seramikler, tane smurlarinda kaymayla olugan bir
deformasyon mekanizmasi sayesinde 1000-1100°C’de siiperplastiklik &zelligi
gostermektedir. Yogun HAP seramiklerin aginma ve siirtlinme katsayilari insamin dis

minesiyle benzerdir.

Diisiik Kic ve Weibull modiilii degerine sahip olmasi ve yavag gatlak biiylimesine
karsi agin  hassasiyeti (Ozellikle yas kosullarda), yogun HAP implantlarin
giivenilirligini azaltmaktadir. Buna ragmen, yogun HAP’tan yapilmus yapay dis
pargalariyla laboratuvarlarda ve klinikte ¢aligmalar yapilmaktadir.

Kemik ile implant arasinda baglanma ¢ok iyi olmasma ragmen, dis implantlarinin
cofu implantasyondan en fazla 1 yil igerisinde zayif mekanik &zellikleri nedeniyle
kinlmiglardir. Bu nedenle yogun HAP seramikler disgilikte yalmzca ylike maruz
kalmayan uygulamalarda (dis bosluklarni doldurucu madde olarak) kemik
bosluklarmin iyilestirilmesinde kullanilmaktadir.

Giinlimiizde, yogun HAP’m diger 6nemli uygulamalari; diyaliz makinalarindaki
uygulamalari, kan gekerinin ve basinciin ayarlanmasi ve viicut iginin optik olarak
goriintiilenmesidir [34].

2.4.1.3. Poroz HAP Seramikler

Poroz formda HAP seramikler genellikle kemik tedavisi uygulamalarinda
kullanilmaktadir. Poroz HAP kemige oldukga kuvvetli bir gekilde baglanr. Yap:
icindeki porlar malzemenin kemige mekanik olarak birlesmesine olanak vererek
porlarm igcinde kemik dokularimn biiylimesini | saglar ve HAP implantinin
mukavemetini arttwrwr. Fakat, kan sirkiilasyonuyla birlikte kemik ¢evresinde
biiylimenin olabilmesi i¢in minimum por boyutunun 100 mikron olmasi gereklidir.
Daha biiyiik porlar implant malzemenin mukavemetinde diisiise neden olur. Poroz
HAP implantlar yiikksek yiike maruz kisimlarda degil ve yalmzca kiigiik kemik
hatalarinin doldurulmasinda kullambirlar [34].

Poroz HAP seramiklerini (100-600 um por boyutunda) iiretmenin klasik yolu, yap:
icinde diiglik sicakliklarda buharlasan bosluk yaratici ilavelerle (parafin, naftalin,

hidrojen peroksit gibi) sinterleme igleminin yapilmasidir.
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Poroz HAP’m {iretiminde birgok diistik sicaklk metodu uygulanmaktadir.
CaCOj’ten meydana gelen mercan iskeletine benzer dogal poroz malzemeler,
hidrotermal kosullarda (250°C, 24-48 saat) mikroyapida bir hasara meydan vermeden
HAP’a déniigebilirler. Poroz HAP yapist hidrotermal sicak presle de elde edilebilir.
Bu teknik 100-300°C’de (30 MPa, 2 saat) HAP’in sogumasma imkan verir. HAP
CaHPO,4.2H,0, Cay(P0,),0, CaHPO,, CagH,(PO4)s.5H,0, Ca(H2P04)2.H,0, a-TCP
gibi cesitli kalsiyum fosfat tozlarmn karistmilmas: ile iiretilebilir. 37°C’de birkag
dakika icinde HAP olusabilmektedir. Diigiik sicaklikta poroz HAP sentezinin bir
baska yolu da, 2°C’de 3 hafia siireyle suyla doldurulmus mikroemiilsiyonlarla igne
seklinde kristal HAP’m iiretimidir.

Poroz HAP implantlarin efme mukavemeti, basma mukavemeti ve ¢ekme
mukavemeti sirastyla 2-11 MPa, 2-100 MPa ve 3 MPa arasindadir. Porozitenin
artmasi ile hem mukavemet hem de kirilma toklugu diigmektedir. Por geometrisinin
degismesi ile de poroz HAP’in mukavemetinin kontrolii miimkiin olmaktadir. Poroz
HAP’mn yorulma direnci yogun HAP’inkinden daha diisiiktiir. HAP implantinin
porozitesi igerisinde kemik bilyiimesinin olugmasi ile mukavemet dereceli olarak
artmaktadir. % 50-60 kemik ile dolmus bir poroz implantin egme mukavemeti degeri
40-60 MPa arasinda bulunmugtur. Poroz HAP’ta meydana gelen bu biyolojik
bozunma yavasca kemikle yerdegisimine neden olmaktadir. Biyolojik bozunma
miktar1 yilda ytizde 1-2 civarinda bulunmustur.

Mukavemeti gelismis poroz HAP seramikler HAP fiberleri veya whiskerleri
kullamilarak tretilebilmektedir. Fiber seklindeki poroz HAP malzemelerin, fiberlerin
birbirinin igine gegmesi ve ¢atlak sapmasi nedeniyle daha iyi mekanik Ozellikler
gosterdigi bilinmektedir. Poroz HAP yapilar B-Ca(PO;), fiberlerinin sinterlenmesi
ile de hazrlanabilir. Fiber seklindeki poroz HAP seramikler HAP whiskerlerinin
sinterlenmesi veya hidrotermal kosullar altinda o-TCP’nin doniigtimi ile de elde
edilebilir. Fiber mikroyapidaki poroz kalsiyum fosfatlar OCP ve f-kalsiyum
metafosfat fiberlerinin dinamik sikistinlmast ile yapilabilir. Malesef mekanik
Ozellikleri Sl¢iilememigtir.
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Poroz HAP seramikler klinikte genellikle blok veya graniil halinde
kullailmaktadirlar. Tibbi uygulamalar1 kemik hatalarinin doldurulmasi, ilag salimm

sistemleri, cene kemigi tedavisini igerir [34].
2.4.2. Hidroksiapatit-Esash Seramik Kompozitleri

Kontrollii mikroyapiya ve kimyasal bilesime sahip yogun ve/veya poroz HAP
seramiklerinin kolayca elde edilmesi miimkiin goriilmektedir. Bunun sebebi toz
hazirlanmasi ve seramik iiretimi agamalarinda HAP proseslerinin yeteri kadar iyi
anlagilmasidir. Fakat HAP seramiklerinin diigiik mekanik &zellikler g&stermesi
uygulama alanlarm  sinrlamaktadir. HAP-esash  seramik  kompozitlerinin
hazirlanmasi asagida anlatilacagi gibi bu problemi kismen ¢ozebilmektedir.

Son yillarda, partikiil, levha, whisker, fiber geklinde kismen stabilize zirkonya, metal
dispersoidler veya nanokompozitler, HAP seramiklerinin giivenilirliini arttrmak
icin kullamlan giiglendirici ilavelerdir (Tablo 2.11).

Tablo 2.11 HAP-esash seramik kompozitler [34]

Gilglendirici Relatif | Egme muk. | Kic Kalsiyum fosfat | lslem

yogunluk | (MPa) (MPa.m'?) | fazlan
5-60 vol % whisker | 72.5-98 180-300 2.5-3.2 HAP, Bf]‘CP, o- | Sinterleme(1250-1300°C)
(SiC, Si3N,, diopsit) TCP | HP (1000-1200°C) (+HIP)
10-30 vol % uzun 94-100 96-224 3.7-74 HAP, no TCP HP (1000°C)

metal fiberler

5-30 vol % Al,O4 96-99.7 | 90-250 1.4-2.5 HAP, B-TCP (az | HP (1000-1250°C)
partikller miktarda)

5-15 vol % SiC 76-81 HAP, B-TCP, o- | Sinterleme(1000-1200°C)
levhalar TCP

5 wt % SiC 110 2.1

nanopartikiiller

10 vol % fiberler 68-82 HAP, B-TCP Sinterleme (1000-1150°C)

(ZrO;, AlJ05, C)

10-50 vol % ZrO, 93-99.5 160-310 1.0-3.0 HAP, B-TCP, a- | HP (1050-1400°C) (+HIP)
TCP
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Tablo 2.11°de gosterilen kompozitler arasinda en yiiksek kirilma toklugu degeri
DeWith ve Corbijn tarafindan [35] % 20-30 FeCr alagim fiberleri iceren HAP’tan
elde edilmistir (Kic = 6.0-7.4 MPa.m'?, o, = 175-224 MPa). Ama saf HAP ve metal
ile gii¢lendirilmiy HAP’mn biyolojik uyumluluklar1 kargilastirildiginda akillarda soru
isaretleri kalmaktadir. Yapilan c¢aligmada bu konu hakkinda herhangi sonug
verilmemigtir. Diger HAP-esash kompozitlerin Kic degeri kullanilan giiglendiriciye
bagh olarak 1.4-3.9 MPa.m'? degerleri arasinda ¢ikmgtur.

Kompozit yapmamn avantaji HAP seramifinin mukavemetini ve toklugunu
arttrmaktir, Fakat HAP matriksinde yabanci malzemelerin bulunmasi, biyolojik
uyumlulukta bir azalmaya neden olabilmekte ve trikalsiyum fosfat (TCP) olusumu
ile HAP’in bozunmasina neden olmaktadir. HAP icinde TCP’nin varlig: onun
biyolojikk bozunabilirligini arttirmakta ve yavag c¢atlak biiylimesine karg
hassaslagtumaktadir. Bozunma iglemi, yeni bir faz olugumu ve suyun buharlagmasi
nedeniyle yogunlasmay1 olumsuz yoénde etkileyebilmekte ve mukavemette diigiise
neden olabilmektedir. Genel olarak, biyoinert malzemelerle giiglendirilmis HAP’in
biyolojik aktivitesi (kemige baglanabilme oOzelligi) saf HAP’mm biyolojik
aktivitesinden daha diigiik olmaktadir. HAP’in gii¢lendirilmesiyle olugan bir bagka
problem de malzemenin elastik modiiliniin artmasidir. Kemik ile implant
malzemesinin elastik modiillerinin uyuymamasi, implant malzemenin daha fazla yiik
tagimasma neden olarak kemigin mukavemetini diigiiriir. Daha dnce de séylepdigi
gibi, en yiiksek kirilma toklugu degeri uzun metal fiberleri ile gﬁg:lendirilmisj HAP
malzemesiyle elde edilmistir [35]. Malesef korozyon, aginma ve/veya negatif doku
reaksiyonlar1 gibi nedenlerden dolayr metalik implantlaria ilgili pek 'vg::ok problem
vardir. Metalik implantlarin hemen hemen hepsi yogun fibroz doku ile kaplanir.
HAP-metal implantlarin biyolojik uyumlulugunun saf HAP’mnkinden daha diigiik
oldugu tahmin edilmektedir.

Implant malzeme olarak seramiklerin en biiyiik avantajlarmdan biri de korozyon ve
asinma direnglerinin yamisira minimum doku reaksiyonu vermeleridir. ZrO,, ALO;,
SiC gibi birgok seramik malzeme HAP’da giiclendirici malzeme olarak
kullamlmaktadir. Kismen stabilize zirkonya (PSZ) ile gii¢lendirilmis HAP’m [8, 10,
17] en biiyilk dezavantaji yas ortamlarda zirkonyanm bozunmasidir. Yiizeyde
tetragonal fazin monoklinik faza doniiglimii mikrogatlaklarin olugmasina sebep
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olmakta ve implantin mukavemetini diigiirmektedir. ALO; (partikiil) [36, 37], SiC

(nanopartikiil, levha) veya kiibik zirkonya ile giiglendirilmiy diger HAP
kompozitlerinde,  implant  g¢evresindeki ~ dokunun  kabiili =~ HAP-metal
kompozitlerinkinden daha iyidir. Fakat mekanik oOzellikler halen yeterli
goriilmemektedir.

Onemli miktarda tokluk arttrma etkisi whiskerlerle giliglendirilmis HAP
kompozitlerinde goriilmektedir. Ama ticari olarak elde edilen whiskerlerin g¢ogu
Stanton ve Pott kriteri olarak adlandirilan asamadan gegcememektedir ve potensiyel
kanserojen madde smifinda yer almaktadir (Stanton ve Pott’a gore, fiber
malzemelerin kanserojen etkisi 10 pum’dan uzun ve 1 pm’dan ince fiberlerle
smirlandirilmustir). Bunlara ek olarak, insan viicudunda HAP’in erozyonu yida 15-
30 pm civarinda bulunmustur. Sonug olarak, HAP matriksinden kopan giiglendirici

fiber malzemeleri insan viicudunda ciddi saghk problemlerine neden olabilir.

Kompozitin diger bir dezavantaji da prosesle ilgilidir (Tablo 2.11’e bakimz). HAP-
esash kompozitlerin basingsiz sinterlenerek yogunlagmasi zordur. Genellikle
sebepten dolayi, sicak pres (HP) ve/veya sicak izostatik pres (HIP) gibi daba pahah
teknikler kullamlmahdir. Bu problemi gidermek i¢in K-, Na-, Li-, Mg-, Ca-, ve Al-
floridleri, K-, Li- ve Na-fosfatlar, Li- ve Na-rananitler, Na-, Mg-, Al-, Si-, ve Li-
oksitler, K-, Mg- ve Na-karbonatlar, Ca- ve K-kloridler, Na,Si;Os ve silikon gibi
sinterlenmeyi kolaylastirict birgok ilave kullamlmugtir. NaF, CaCl,, KCl, KHyPO,,
(KPOj3),, NaySi;0s ve AlF; haricindeki katkilar siv1 faz sinterlemesine imkan vererek
ve/veya HAP’m diflizyon Kkatsayismu arttrarak HAP’mn  yogunlagmasim
gelistirmiglerdir. Fakat birgok durumda TCP ve CaO fazlarmn olugmas: ile HAP
bozunmaktadir. HAP seramiklerinin biyolojik bozunumuna neden olmasindan dolay:
yapida o- veya B-TCP fazlarmun olusmasi 6nlenmelidir. Fazla miktarda CaO da
Ca(OH),’in olusumundan meydana gelen gerilmeler ve olugan hacimsel degisim
sebebiyle malzemenin birbirini tutmasm Snlemektedir. Bu da biyolojik bozunma
hizim ve miktarim arttirabilmektedir. Yalnizca 1200°C’de MgF, ve CaF, ile 1 saat
sinterlenmis HAP ve 1000°C’de Na- ve Li-rananitlerle sinterlenmiy HAP’ta herhangi
bir bozunmaya rastlanmamistir (NaF, AlF; ve Mg-karbonatlarla ilgili bilgi yoktur).
Ayrica, Li- ve Na- fosfatlar tane biiylimesini kuvvetlendirmektedirler [34].
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Genel olarak, bu bdliimde anlatilan HAP-esash kompozitler 6nemli miktarlarda
mukavemet ve tokluk artisi saglamalarina ragmen, biyolojik uyumlulugu ve/veya
biyoaktiviteyi diigiirmeleri, {iretimlerindeki zorluklar ve yukarida anlatilan diger

problemler nedeniyle genis uygulama alani bulamanuglardir.

Sonug olarak, mekanik o6zellikleri gelistirmekten ziyade biyolojik performansi
kontrol etmeye yo6nelik olarak iiretilen HAP-TCP veya HAP-CaSO4 kompozitleri
daha mantikh bir segim olarak goriilmektedir. Ornegin, HAP-TCP orammn kontrolil
ile kompozit implantin bozunma miktarim kolaylkla kontrol etmek miimkiin
olabilmektedir.

2.4.3. Hidroksiapatit-Biyoaktif Cam Kompozitleri

30 yd once Hench tarafindan gelistirilen biyoaktif camlar olduk¢a iyi biyolojik
uyumluluk ve biyoaktivite gOstermektedir. HAP ile biyoaktif camlarm
kombinasyonu biyolojikk bozunma olmaksizin mekanik &zelliklerin gelismesini
saglamaktadir.

Birgok HAP-biyoaktif cam kompoziti mevcuttur. Bunlardan biri biyoaktif cam
seramikler olarak adlandirilir. Bu kompozitlerde, HAP ve/veya wollastonite veya
diger kristal faz bir 1s1l islem ile camlagmig matriksten kristalize olur. Biyoaktif cam
seramikler 100-200 MPa mukavemet, 1.0-2.6 MPa.m'? kirilma toklugu, 6-26 J/m?
kinlma enerjisi ve 9 Weibull modiili degerlerine sahiptir. Kritik ¢atlak biiylime
katsayisi (n) 18-33 olarak rapor edilmigtir. Biyoaktif cam-seramikler in vivo ve in
vitro kosullar altinda HAP’a nazaran daha uzun siire mekanik ozelliklerini devam

ettirmektedirler.

HAP-biyoaktif cam kompozitler HAP ve biyoaktif cam tozlarmin uygun oranlarda
karigtirtip  sinterlenmesi ile elde edilebilir. Eger sinterleme sicakhign 1000°C’nin
altindaysa HAP biyoaktif cam ile reaksiyona girmez ve reaksiyon tamamlanmaz.
HAP ve biyoaktif camlar arasindaki reaksiyon camin bilesimiyle de alakalidir.

Diger bir yaklagim da, yogunlasmay1 ve/veya mekanik ozellikleri geligtirmek
amaciyla az miktarda biyoaktif camin HAP’a ilave edilmesidir. Bu malzemelerin
kirima  toklugu 1.3-1.7 MPam'? arahgmdadrr. Mukavemet artigt da
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g6zlemlenmigtir. Biitin bunlara ragmen, biyoaktif cam ilavesi HAP yapisim
bozmakta ve yiiksek miktarda TCP olusumuna sebep olmaktadir [38,39]

Yiiksek biyolojik aktivitesi, yliksek biyolojik uyumlulugu, yiiksek mekanik
Ozellikleri (ama hala yeterli degil) g6stermesine ragmen, HAP-biyoaktif cam
kompozitleri halen kemik yerine kullamlmak icin genis uygulama alam
bulamamugtir. Halen kiigiik, yiikke maruz kalmayan implantlarda (orta kulak
cerrahisinde, deri igine yapilan devrelerde ve belkemigi cerrahisinde) veya kaplama
olarak kullanilmaktadur.

2.4.4. Hidroksiapatit-Polimer Kompozitleri

HAP biyomalzemelerinin mekanik 6zelliklerini gelistirmenin bir bagka ilging yolu da
HAP-polimer kompozitlerinin {iretimidir. Bonfield ve arkadaglarni [40] HAP-
polietilen kompozitlerini gelistirmiglerdir. HAP miktarinin artmas: ile kompc-)zitin
stineklilifi azalirken biyolojik aktivite ve elastik modiil artmaktadir. HAP-polietilen
kompozitleri hacimce % 40-45 HAP oraminda gevrek-siinek doniigtimii
gostermektedir. Normal kemikle kargilastildiginda, % 40’dan daha diigik HAP
konsantrasyonlarinda kirlma toklugu daha iyiyken % 45-50 civarinda kiriima
toklugu aymdir. Elastik modiilii kemiginkine oldukga yakindir ve 1-8 GPa
degerindedir. Fakat HAP-polietilen kompozitlerinde biyolojik bozunma meydana
gelmemektedir ve biinyedeki inert polietilenin varh@: implantin kemige baglanma
Ozelligini azaltmaktadur.

Uzerinde bir gok arastirma yapilan bir diger kompozit sistemi de kemik yapisim
olusturan HAP-kollagen kompozitleridir. Bu kompozitler kemigin kompleks yapisina
benzemese de kimyasal agidan aym 6zellikler tagimaktadirlar. Kompozitler kollagen
¢ozeltisiyle HAP’m homojen bir sekilde karigtirilmasi ve mordtesi igmnlarla
sertlestirilmesi ile hazirlanabildigi gibi, HAP-kollagen karigpmnin 200 MPa’da ve
40°C’de birkag giin preslenmesi veya kollagen fiberleri iizerinde HAP kristallerinin
cOktiiriilmesi ile de hazirlanabilmektedir. Preslenmis malzemeler olduk¢a kotii
mekanik &zelliklere sahiptir. Basma mukavemeti 6.5 MPa ve elastik modiili de 2
GPa olarak olgiilmiigtiir. Beklentileri en iyi kargilayan teknik son tekniktir. Kollagen
fiberleri iizerinde direkt olarak kii¢lik kollagen kristalleri olusturulur. HAP-kollagen
kompoziti porozdur ve 510 J/m® ‘lik bir kirlma enerjisine sahiptir. Halen yeterli
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mekanik Ozelliklere sahip olmamasina ragmen tek bagmna HAP veya kollagenden
daha iyi kemik yapabilme ozelliine sahip olmasi nedeniyle biiyiik kemik hatalarinin
doldurulmasinda etkin bir malzemedir. Kollagen esasli malzemelerin bir diger
6nemli 6zelligi de biyolojik bozunabilirliginin kontrol edilebilmesidir [41-45].

Baska HAP-polimer kompozitleri de geligtirilmektedir. Bunlara en iyi 6rnek 5-12
GPa elastik modiil, 78-137 MPa basma mukavemeti, 44-280 MPa egme mukavemeti
ve 10-30 MPa ¢ekme mukavemeti degerlerine sahip HAP-polilaktik kompozitleridir.
Bu kompozitler hem biyolojik olarak bozunabilir hemde biyoaktiftir. Ama bozunma
Urlinlerinin toksik etkiye sahip olamasiyla ilgili birkag rapor bulunmaktadir.
Yukarida anlatilan bu ve diger nedenlerden dolayr HAP-polimer kompozitler yitk
tagtyict implant olarak genis uygulama alam bulamamuglardir. Fakat ilerki senelerde
HAP-kollagen kompozitleriyle ilgili olumlu gelismeler yasanacagi tahmin
edilmektedir.

2.4.5. HAP Kaplamalar

HAP’mm en 6nemli klinik uygulamalarindan biri de kalga protezlerinde oldugu gibi
metal bir implant (izerine yapilan kaplamalardir. Bu sayede, HAP’in miikemmel
biyolojik uyumlulugu ve biyoaktivitesi ile metal alagimlarmn {istiin mekanik
ozellikleri birlestirilmistir. Kaplanmamig metal implantlar kemige baglanmazlar ve
viicut tarafindan bir kapsiille gevrelenerek yaltilirlar. Kaplama malzemesi, implantin
kemige baglanmasiu saglayarak metalle-doku arasinda olusabilecek olumsuz
reaksiyonlan engeller. HAP kaplamalar, implanttan viicuda metal iyonlarmin
taginmasmi azaltir ve metal ylizeyini viicut ortamindan korur. Poroz metal implantlar

yapilarak porlar i¢inde kemik bilyiimesinin hizlanmasi saglanabilir.

HAP kaplamalarin yapilmasinda en popiiler teknik plazma sprey teknigidir. Diger
teknikler; sicak izostatik presleme, sprey boyama, oksi-yakitla yanma spreyi,
manyetik sigratma, alev sprey, iyon biriktirme, hidrotermal kosgullar altinda kimyasal
biriktirme, elektrokimyasal biriktirme, metal-organik CVD, sol-jel, laserle biriktirme
veya elektrophoresis teknikleridir. Kaplamalar yalmzca metallere degil, titanyum
alagimlarma, kobalt-krom alagimlarina, karbon implantlarna ve sinterlenmis
zitkonya ve aliimina seramiklerine ve hatta PMMA’ye de yapilabilmektedir. HAP
kaplamalarin kalinhklar1 genellikle 40-200 pm arabfindadir. Kaplamanin kalinligi
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arttikga viicuda yayilan metal iyon konsantrasyonlar1 azalmaktadir. HAP kaplamalar

HAP’in kimyasal kararhhifimm azaltan ve kaplamanin viicut ortaminda bozunumunu
hizlandiran diger kalsiyum fosfat fazlari, amorf TCP ve CaQ’i igermemelidir.
Diger bir problemler de Ti-HAP arayiizeyinde termal genlesme katsayisi ve/veya
yorulma Ozelliklerinin  uyumlu olmamasi nedeniyle kaplamanin mekanik
bozunumudur. Titanyum althk malzemesi ile HAP kaplama arasndaki bagmn
kuvvetlendirilmesi i¢in biyoaktif cam veya Ca,SiO, igeren bir ara tabaka yapilmasi
diistintilmiigtir [34].

Sekil 2.6 da giinlimiizde kemik yenilenmesinde kullanilan biyomalzemelerin
mekanik 6zellikleri verilmistir.

a 40 T ¥ —— T
"E HAP- kaphi 1
© 4
[ K ]
= 15- -
o J
X
& 104 ]
= 4
X 1 Kemik
|2 HAP-esash
g 54 | HAP/blyocam seramik kompozitler :
E Youn HAP | ~
HAP/polimerler
0 T
0 50 100 160

Elastik modill (GPa)

Sekil 2.6 Giiniimiizde kemik tedavisinde kullanilan biyomalzemelerin elastik
modiillerine bagh kirilma tokluklar [34]
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3. DENEYSEL CALISMALAR

3.1.Kullanilan Hammaddeler

Bu g¢aligmada baglangic malzemeleri olarak TZ-3YS kismen stabilize zirkonya tozu
(Tosoh Corp. Japon) ile hidroksiapatit tozu (Kyocera Co. Japon) kullanimugtir.
So6zkonusu baslangic tozlarmin fiziksel ve kimyasal ozellikleri Tablo 3.1°de,
mikroyapilar1 Sekil 3.1 ve Sekil 3.2°de, tane boyut dagilimlar1 Sekil 3.3 ve Sekil
3.4°te gosterildigi gibidir. Oksit igeren seramik biinyeler igin 6zel deflokiilant olarak
kullanilan Dolapix CE 64 (Zschimmer & Schwarz GmbH, Almanya) ise alkali
icermeyen bir karbonik asit bazli polielektrolittir. Bu deflokiilantin karakteristik
Ozellikleri de Tablo 3.2°de verilmistir.

Tablo 3.1 Deneylerde kullanilan hammaddelerin fiziksel ve kimyasal 6zellikleri.

TZ-3YS HAP
Y203 (% Ag.) 5.18
SiO; (% Ag.) 0.004
ALO; (% AE.) 0.005
Fe;O3 (% Ag.) 0.002
NaO (% Ag.) 0.010
Yanma kaybi (% Ag.) 0.36
dsp (um) 0.22 0.47
BET (m%/g) 6.5 43.44
Ca/P oram 1.709
Mn (ppm) 2.2
Na (ppm) 9.0
Mg (ppm) 270
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Tablo 3.2 Dolapix CE 64 deflokiilantin karakteristik 6zellikleri

Gorlintimii Sar1 renkli sivi
Etkili madde icerigi | Yaklagik % 70
Coziiniirliik Suda ¢6ziiniir
Yogunluk (20°C) Yaklagik 1.10 g/cm’
pH Yaklagik 7

Ates zaiyat1 max % 0.05

Sekil 3.2 TZ-3YS tozunun SEM fotografi
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Sekil 3.4. HAP tozunun partikiil boyut dagilum egrisi
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3.2. Kullanilan Alet ve Cihazlar

HAP-TZP kompozitlerinin ¢ozelti stabilizasyon ve slip hazirlama deneylerinde
uygun pH’larin ayarlanmasinda WTW marka pH 191 pH-metre ile Schott marka
BlueLine 23pH pH-elektrodu, ¢6zeltinin homojen bir sekilde karigtiriimasi amaciyla
da Bandelin marka Sonopuls HD2200 ultrasonik homojen karistiricist ve Stephan-

Werke Hameln marka déner degirmen kullanilmustir.

HAP tozlarmin faz analizleri RINT-2000 marka X-iginlar1 difraktometresiyle (CuKa
radyasyonu, 40 kV, 26 mA, tarama hizz 6° 20/dak), yiizey alam Autosorb-1,
Quantachrome marka BET absorbsiyon cihaziyla, tane boyut dagiimu SA-CP2,
Shimadzu marka sedigrafla gergeklestirilmistir. Tozlarin tane morfolojisi ise JEOL
JSM-840 marka taramah elektron mikroskobunda incelenmistir.

HAP tozlarmin uygun tane boyutuna indirilmesi igin Fritsch marka &giitlicti-
kangtirict kullanilmustir. Deneyler 0.75 litrelik aliimina kaplarda 4.25 mm g¢apinda
ZrO, bilyelerle gergeklestirilmisti. Hazirlanan  siispansiyon, alg1  {izerine
yerlestirilmis 5 cm x 5 cm boyutlarinda kare seklindeki teflon kahiplara dokiilerek
sekillendirilmistir.

Sinterleme deneyleri SFL. HTCF 940A marka elektronik kontrollii yiiksek sicaklik
firminda, kalsinasyon deneyleri ise Heraeus K 1700/1 marka maksimum 1800°C’ye
cikabilen firinda normal atmosfer kosullarinda gergeklestirilmigtir.

Sinterlenmis numunelerin yogunluklarimin tespitinde Archimed teknidi kullamlmig
olup Mettler Toledo marka ii¢ desimal hassasiyette yogunluk 6lgiim aparatindan
yararlandmgtir.

Sinterlenmis numunelerin egme mukavemetleri Instron 1195 mekanik &lgiim
cihazinda, sertlik ve kinlma toklugu &l¢timleri TUKON marka Vickers mikrosertlik
test cihazinda belirlenmistir.
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Sekil 3.5 Deneylerde kullamlan sertlik, ultrasonik karistirici, yogunluk 8lgtim
aparat1 ve yliksek sicaklik sinterleme firmlarmin fotograflar:

3.3. Deneylerin Yapilisi

3.3.1. Cozelti Stabilizasyon Deneyleri

Hidroksiapatit - zirkonya tozlar1 Boliim 2.4.’de belirtildigi gibi cesitli yontemlerle
sekillendirilebilmesine ragmen, bu ¢alismada kompleks sekillere uygulanabilirligi,
ekonomiklii ve uygulama kolayhgi nedeniyle sekillendirme yontemi olarak slip
dokiim yontemi segilmistir. Bu iiretim yOntemi iizerine yapilan ¢ahsma Sekil
2.8’deki akim semasinda Ozetlenmisti. Bu amagla uygun slip ¢ozeltisinin
hazirlanabilmesi ticari olarak elde edilen  hidroksiapatit ve zirkonya tozlan
belirlenen oranlarda tartildiktan sonra 500 ml’lik polietilen bir sigeye 150 g bosaltilip
% 37.5 kat1 igerecek sekilde 250 ml saf su ilave edildikten sonra 1 dakika ultrasonik
olarak homojenize edilmiy ve 1 saat doner sistemde birakilarak karigmasi

saglanmustir. Karigtirma islemi sonunda ayrilan 300mi’lik ¢6zeltiye yine 100 ml saf
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su ilave edilerek tekrar ultrasonik karistirictyla homojenize edildikten sonra 1 saat
doner degirmende birakilarak karigmasi saglanmugtir. Daha sonra 100 mi'lik 10 adet
polietilen siseye 30'ar g ¢Gzelti ve 10'ar g su ilave edilmis ve bu ¢6zeltiler 1| M HNO;
veya 1 M NH4OH ilave edilerek pH'lar1 3'ten 12'ye kadar degisen ¢ozeltiler
hazirlanmugtir.  Hazirlanan ¢ozeltiler 1 saat siireyle doner sistemde birakilmig
yuvarlanma hareketiyle karigtirilmalar1 saglanmugtir. Karistrma isleminden sonra
pH'lar yeniden kontrol edilmis ve asit ve baz ilavesiyle yeniden pH ayarlamasi
yapilarak ¢ozeltiler su ilavesiyle 50 ml'e tamamlanmig ve 1 saat siireyle karigtirmaya
terk edilmistir. Bu islem sonunda agirlik¢a % 16.9 kat1 iceren siselerdeki pH'lar
yeniden Olglilmiis ve kaydedilmis, ¢ozeltiler 25 ml'lik test tiiplerine bosaltilmus,
agizlar1 havanin buharlagarak uzaklagmasii Onlemek amaciyla kullanilan parafilmle
kapatilmis ve titregimsiz bir masaya yerlestirilmigtir. Diizenli araliklarla (24 saatte
bir) sediment ve ¢ozelti yiiksekligindeki degisimler duruncaya kadar sediment ve
¢ozelti yiiksekligi kaydedilmigtir. Deneylerin sonunda polietilen siselerde saklanan
¢Ozeltilerin sedimente olmus kisimlarinin tistlinde yer alan ¢6zeltinin pH's: 6lgiilerek,
sedimente olmus hacmin pH'ya gére degisimi belirlenmigtir. Benzer ¢alisma asit ve
baz yerine farkh miktarda deflokiilant ilavesiyle (amonyumpoliakrilat-Dolapix
CE64) tekrarlanmus ve deflokiilant ilavesinin ¢6zelti stabilitesine etkisi incelenmistir.
Stabilizasyon deneyleri ile ¢6zelti pH's1 ve deflokiilant ilavesi optimize edildikten
sonra kompozit tozlann pH 10-11'de, m* hidroksiapatit tozu bagma 0.5 mg Dolapix
ilavesiyle hazirlandiktan sonra vakumda havasi giderilen ¢ozelti algi {izerine
yerlestirilmis 50 mm i¢ ¢apinda ve 20 mm yiikseklifinde kare seklindeki teflon
kaliplara dokiilmiigtiir. Tabletler oda sicakliginda 18 saat, 40°C'da 10 saat ve
105°C'de 24 saat bekletilerek kurutulmustur. Kurutma igleminden sonra tabletlerin
yas yogunlugu saptanmis ve numunenin teorik yogunluguna bdliinerek slip dokiim
sonrasi elde edilen yogunluk oram belirlenmistir.
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1 M HNO; veya 1 M NH,OH
ile pH 3-12

w
1 saat déndiirme

A 4
Biitiin giselerin pH’1 6l¢iiliir
ve her sige 50 g olacak sekilde

caf an eklenir

Y
1 saat dondiirme

A 4
Her sisenin pH’1 kontrol edilir
Cozeltinin 25 ml’si 25 ml’lik
test tiiplerine bosaltilir ve test

tiiplerinin agz1 parafilm ile
kapatihr

'

bu test tiipleri sarsint1
olmayan bir masanin {izerine
konur

I

Diizenli araliklarla belirgin
bir degigitn olmaymncaya
kadar sediment hacmi yazilir.

Sivinin pH’1 Slgiiliir

Sekil 3.6 Sedimentasyon deneylerine yonelik ¢alismalarin akim semasi
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3.3.2 Sinterleme Deneyleri

Slip d6kiim igleminden ¢ikan tabletler, SFL. marka MoSi, direngli ve elektronik
kontrollii firinda sinterlenmiglerdir. Farkli kompozisyonlarda (agirlik¢a % 0-10-20
TZP igeren HAP kompozitleri) ve farklt sinterleme sicakliklarinda (1100-1200-
1300°C), 2°C/dak isitma hizinda 1 saat siireyle ve agik atmosferde sinterleme
iglemleri yapilmugtur.

3.3.3 Karakterizasyon Deneyleri

3.3.3.1. Yogunluk Olgiimii

Sinterleme sonucu elde edilen numunelerin yogunluklarinin tayininde ASTM D 3800
— 79°da [46] belirtilmis olan Archimed yontemi  kullamlmugtir. Sinterleme
isleminden sonra numuneler elmas testere ile kesilerek mekanik 6Slgiimler igin
istenilen boyuta getirildikten sonra, 105°C’ye ayarlt etiivde 2 saat kurutulmustur.
Daha sonra li¢ desimal hassasiyetindeki elektronik tarti cihazinda kuru agirbklari
Slctilmistiir. Numuneler, bir beher igine konulduktan sonra su iginde 2 saat siireyle
kaynatiimglardir. Kaynatma swasmda eksilen su yerine, isitilmig su ilavesi
yapimustir. Kaynatma bittikten sonra suyun sogumasi beklenmis ve numuneler bir
giin su iginde birrakidmistr. Numunelerin yas tartimlarindan Once, ylizeylerindeki
kirliligi gidermek icin saf su iginde calkalanmuglardir. Bu ydntemde numunenin
hacmi, numunenin havadaki agirhgindan sudaki agwhgi ¢ikanlarak belirlenmistir.

Sinterlenmis numunenin yogunlugu ( 1 ) nolu esitlikten hesaplanmgtir.

p= + Pw (1)

m, — s

(4

m, = Numunenin havadaki agirhg: (g)

my, = Numunenin sudaki agirhg1 (g)
m, = Numunenin yas agirhg1 (g)

pw = Ol¢tim sicakhinda suyun yogunlugu
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3.3.3.2. Sertlik Ol¢timii

Sekillendirilmis numuneler, parlatma yapilabilmesine izin vermesi igin bakalitle
kaplanmiglardir. Daha sonra 600-1000-1500 nolu zimparalarla ve 3 mikronluk elmas
pastayla parlatilmuglardir. Daha sonra TUKON marka mikrosertlik cihazinda,
parlatilmig ylizey tizerine 500 g’hk yiik bindirilmis ve elde edilen baklava dilimi
seklindeki izin diyagonal kosegenleri arasindaki mesafe Olgiilmiis ve Vickers
skalasina gore sertlik degerleri tespit edilmigtir.

3.3.3.3. Egme Mukavemeti Olglimii

Sinterlenmis numuneler elmas testere ile 5 mm x 10 mm x 40 mm boyutiarinda
kesilerek ASTM E 399-90 [47] standardinda belirtilen numune boyutlarina
getirilmigler ve 0.5 mm/dak basma hizinda, mesnetler arasi mesafe 30 mm olacak
sekilde oda sicakhfinda egme deneylerine tabi tutulmuslardir. Egme mukavemeti

asagida gosterilen ( 2 ) nolu esitlik yardimiyla hesaplanmgtir.

(2)

P = uygulanan yiik (kg)
L = mesnetler aras1 mesafe (mm)
W = numunenin genisligi (mm)

h = numunenin kalinlig1 (mm)

3.3.3.4. Kirilma Toklugu Olgtimii

Sertlii alinan numuneler yine aym cihazda, fakat olusan izin diyagonal uglarinda
catlak meydana getirecek biyiiklikte yik uygulanarak (3) esitligine gore
hesaplanmugtir [48].(Sekil 3.7)
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_ 016.k(c/ a)¥? Hv.a™""?
¢

K (3)

k = diizeltme faktorii (3.2)
¢ = baski faktorii (3.0)
¢ = baski merkezinden ¢atlagin ortalama boyu (metre)

a = bask1 merkezinden kogesine kadar olan ortalama uzaklik (metre)

Sekil 3.7 Indentasyon ¢atlak geometrisinin gdsterimi
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4. DENEY SONUCLARI

4.1. Cozelti Stabilizasyon Deney Sonuglan

Cozelti stabilizasyon deneylerinde, tozlarin ¢6zelti icerisinde en uzun siire askida
kalabildigi pH ve deflokiilant miktarlar1 belirlenerek uygun slip dokiim gartlan
belirlenmeye ¢ahigtmgtir.

4.1.1. Sedimentasyon Hacmine Cozelti pH’sinm Etkisi

Sedimentasyon deneyleri Boliim 3.3.1°de anlatilan agirlik¢a % 16.9 kati igeren sulu
cozeltilerde gerceklestirilmigtir, pH ayarlamalar1 1 M HNO; ve 1 M NH,OH
kullamlarak yapilmustir. Hidroksiapatit ve hidroksiapatit — zirkonya tozlarnin
sulandirdlmig ¢ozeltilerinde sedimentasyon hacminin pH ile degisimi Sekil 4.1°de
verilmigtir. En yliksek stabilizasyonu tarifleyen sedimentasyon hacminin en diigiik
deger pH’nin 10 - 11 oldugu kogulda elde edilmistir.

%0 ——% 020 [
—8—%10TZP
—A—%2TZP

70 —8—%30TZP

sediment hacmi, (%)
a8

pH

Sekil 4.1 Seyreltilmis hidroksiapatit ve hidroksiapatit-zirkonya kompoziti
¢ozeltilerinde sediment hacminin pH’a baglh degigimi
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4.1.2. Sedimentasyon Hacmine Deflokiilant ilavesinin Etkisi

Deflokiilant ilavesinin sedimentasyon hacmine etkisini incelemek amaciyla pH’s1
10.5 olan ¢ozeltiye Bolim 3.3.1°de anlatildigs gibi farkh miktarlarda deflokiilant
ilave edilmistir. Elde edilen sonuglar Sekil 2’de verilmigtir. Burdan gériilecegi gibi
1.0 mg Dolapix/m’ hidroksiapatit tozundan fazla deflokiilant ilavesi sedimentasyon

hacminde her hangi bir degisiklik meydana getirmemigtir.

90 O SN
—0—% 0 TZP
—0—% t0 TZP
80 { { —a—%20T2ZP
Q —O~=% 30 TZP
‘2 70 1
§
2
g 60
Q
“ 50
40 T T T T
0 0,5 i 1,5 2 2,5
Dolapix CE64 (mg/m2 HAP)

Sekil.4.2. Seyreltilmis hidroksiapatit ve hidroksiapatit-zirkonya kompoziti
¢ozeltilerinde sediment hacminin deflokiilant konsantrasyonuna bagh degigimi

4.2.Sinterlenmis Numunelerin Karakterizasyon Deneylerinin Sonuclar

4.2.1. Yogunluk Olgiim Sonuglari

Agirthkea % 0-10-20 TZP igeren HAP kompouzitleri 1100-1200-1300°C
sicakliklarmda 1 saat siireyle ve 2°C/dak 1sitma hizlarinda sinterlendikten sonra elde
edilen numunelerin yogunluklar1 Archimed metoduyla dlglilmiistiir. Sonuglar Sekil
4.3’te gOsterilmigtir.
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Sekil 4.3 HAP-TZP kompozitlerinin sicaklik ve TZP konsantrasyonlarina baglh
olarak yogunluklarindaki degisimler.

Goriildtigii gibi TZP igeriginin arttirllmas1 yogunluk degerlerini arttirirken,
sicakligin  1100°C’den 1300°C’ye arttirilmasi daba iyi bir densifikasyon olmasi
nedeniyle yogunluk degerlerinin artmasmma neden olmugtur. % 100 HAP igeren
sinterlenmis numunelerin yogunlugu 1100°C igin 2.53, 1300°C igin 3.05 olarak
dlgiilmiisken; % 20 TZP iceren HAP kompozit numuneleri igin bu degerler sirasiyla
2.21 ve 2.52 olarak Slgiilmiigtiir.

4.2.2. Sertlik Olgtim Sonuglari

Sinterlenmis malzemelerin Vickers sertliklerinin Slgiimleri her bir bilesim ve sicaklik
numunesi i¢in 8 degerin ortalamas: alinarak belirlenmigtir. Elde edilen sonuglar $ekil
4.4te ve deney sonuglarinda elde edilen veriler de Ek Tablo 3’te verilmistir. En
yiksek sertlik degerleri biitiin bilesimler i¢in 1200°C’de bulunmustur ve bu degerler
1300°C’de diisme egilimi gdstermiglerdir. Olgiilen en yiiksek sertlik degerleri % 0
TZP i¢in 4.735 GPa, % 10 TZP igin 4.53 GPa, % 20 TZP igin 1.405 GPa olmustur.
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Sekil 4.4 HAP-TZP kompozitlerinin sicaklik ve TZP konsantrasyonlarina bagh
olarak sertliklerdeki degisimler.

4.2.3. Egme Mukavemeti Ol¢tim Sonuglar

Sinterlenmis malzemelerin egme mukavemetlerinin Slgiimleri her bir bilesim ve
sicaklik numunesi i¢in Sekil 4.4’te ve Ek Tablo 3’te verilmistir. En yiiksek egme
mukavemeti deBerleri biitiin sicakliklar i¢in % 100 HAP’ta bulunmustur ve bu
degerler sinterleme sicaklii arttikga diigme egilimi gdstermiglerdir. Olgiilen en
yilksek egme mukavemeti degerleri 1100°C’de elde edilmistir ve bu degerler
sirasiyla % 0 TZP igin 26.7 MPa, % 10 TZP igin 19.30 MPa, % 20 TZP i¢in 21.30
MPa olmustur.
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Sekil 4.5 HAP-TZP kompozitlerinin sicaklik ve TZP konsantrasyonlarma bagh
olarak egme mukavemetlerindeki degisimler.

4.2.4. Kiriima Toklugu (K,;) Olgiim Sonuglar:

% 0-10-20 TZP igeren HAP kompozitlerinin 1100-1300°C sicakliklar1 arasinda
sinterlenmis numunelerin kirlma toklugu (K,;) degerleri Boliim 3.3.3.4’te anlatildig:
gibi Ol¢iilmiistiir. Bu yontemde mikrovickers sertlik &lglim cihazinda numune
iizerinde olusan sertlik izlerinin diyagonal uglarinda olugan g¢atlak boylan Slgiilmiis
ve bu veriler (3) nolu esitlik kullanilarak hesaplanmistir. Elde edilen kiriima toklugu
degerleri Sekil 4.6’da verilmigtir. Gorildigt gibi % 100 HAP’tan olusan
numunelerin kirilma toklugu artan sicaklikla artiy gdstermis ve 1300°C’de TZP
iceren numunelerden daha yiiksek degere ulagmigtir. Bu sartlarda kirilma toklugu

degeri, 0.51 MPa.m™>? olarak saptanmustr.
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Sekil 4.6 HAP-TZP kompozitlerinin sicaklik ve TZP konsantrasyonlarina bagh
olarak kirilma tokluklarindaki degisimler.
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5. DENEY SONUCLARININ iRDELENMESI

5.1. Cozelti Stabilizasyon Deneylerinin irdelenmesi

Cozeltideki kat1 taneler, iginde bulunduklari sividan daha yiiksek yogunluga sahip
olduklarinda ¢okme egilimindedirler. Ancak bu taneler yeteri kadar kiigiik
olduklarinda Brownian hareketi taneleri ¢6zeltide askida tutar ve bu durum ¢ozeltinin
stabil oldugu durum olarak tanimlanir. Cozeltideki taneler arasinda bir ¢ok itme ve
¢ekme kuvvetleri mevcuttur. Taneler arasindaki kuvvetler itme kuvvetleri ise taneler
birbirlerinden uzaklagma egiliminde olup uzun bekleme siirelerinde kiigiik taneler
¢bzeltide askida kalirlar. Cekim kuvvetlerinin s6z konusu oldugu durumlarda ise
kiigiik taneler birbirlerine yapigarak daba biiyiik aglomeratlar meydana getirirler ve
yeteri kadar biiyitk ve agir olduklarinda ¢dzeltinin dibine dogru ¢okerek bir ¢okelek

meydana getirirler.

Cozeltinin stabil hale getirilmesi taneler arasindaki ¢ekim kuvvetlerinin minimize
edilmesi ve itme kuvvetlerininse arttirlmasiyla miimkiin olabilmektedir. Taneler
arasindaki ¢ekim kuvvetlerinin azaltilmasi ¢ozeltiye Van-der-Walls kuvvetlerini
azaltici bazi surfektantlarmn, hidrofil tanelerin veya bazi polimerlerin ilavesiyle
gergeklestirilebilirken, itme kuvvetlerinin arttirilmasi ¢ozelti pH’si degistirilerek
veya yine bazi surfektant, hidrofil taneler ve polimerlerin ilavesiyle
gergeklestirilebilmektedir. Bu galigmada ¢ozelti stabilizasyonunu saglamak amaciyla
hidroksiapatit ve hidroksiapatit-zirkonya tozlartyla hazirlanmig ¢ozeltiye pH
ayarlayic1 olarak HNO; ve NH4OH ilave edilirken, deflokiilant olarak amonyum poli
akrilat (Dolapix CE-64) kullanilmugtr.

5.1.1. Sedimentasyon Hacmine Cozelti pH’simn Etkisinin irdelenmesi

Su gibi polar sivilarda askida olan kat1 taneler genellikle ¢ift tabaka itme kuvvetinin
etkisindedir ve bu itme kuvveti ¢6zelti sartlar1 degistirilerek kontrol edilebilir. Tiim
seramik malzemelerin yiizey yiikleri pH’a bagh olup asidik sartlarda pozitif, bazik
sartlarda ise negatiftir. Asidik ve bazik sartlarin arasinda bir noktada ise (iso-elektrik

61



noktasi) ylizey ylikleri sifir olup ¢ift tabaka itme kuvveti ortadan kalkar ve bu

durumda tanelerin bir araya gelerek ¢okmesi s6z konusudur.

Hidroksiapatit ve hidroksiapatit-zirkonya tozlarindan Bolim 3.3.1.’de agiklanan
sekilde hazirlanan ¢ozeltilere ¢esitli oranlarda HNO; ve NH4OH ilave edilerek
yapilan pH ayarlamalariyla gergeklestirilen deneylerden elde edilen sonuglar Sekil
4.1°de verilmistir. Goriildiigii gibi agirhk¢a % 100 HAP tozu ve %90 HAP- %10
TZP igin iso-elektrik noktasi pH 5.0-5.5, %80 HAP-%20 TZP ve %70 HAP- %30
TZP igin ise pH 5.0-6.0°dir. Taneler arasinda en diigiik flokiilasyon yani en yiiksek
stabilizasyon, sediment hacminin en diigiik oldugu agirlik¢a % 100 HAP tozu icin pH
11, %90 HAP- %10 TZP igin pH 12, %80 HAP—%20 TZP i¢in pH 11 ve %70
HAP- %30 TZP igin ise pH 10°da elde edilmisgtir.

5.1.2. Sedimentasyon Hacmine Deflokiilant flavesinin Etkisinin Irdelenmesi

Stabil bir ¢ozelti elde etmenin bir difer yolu ¢bzeltiye uygun surfektantin veya
polimerin ilavesidir. = Surfektant tane yiizeyinde bir tabaka meydana getirerek
tanelerin Van-der-Waals kuvvetiyle birbirine yeterli yakinhga gelmelerini 8nler.

Polimerler ilave edildikleri ¢ozeltide iyi bir ¢oziiniirliige sahipseler taneler tarafindan
adsorblanmayan polimerler olarak adlandirilir ve taneler arasmna yerleserek Van-der-
Waals ¢ekimini azaltirlar. Cozeltiye ilave edilen polimerin ¢6ziiniirliigii diisiik ise bu
polimerler her bir tane yiizeyinde yeterli kalinlikta adsorplanarak polimer tabakalari
arasindaki sterik itme kuvvetleriyle Van-der-Waals kuvvetlerini zayiflatirlar [49].

Hidroksiapatit ve hidroksiapatit-zirkonya tozlarindan uygun slip ¢6zeltisinin
bazirlanmasi igin deflokiilant olarak Dolapix CE-64 olarak adlandirlan amonyum
poliakrilat kullandmugtir.  Deflokiilantin flokiilasyona neden olan taneler arasi
polimer kopriileri olusturmasim engellemek amaciyla ultrasonik karigtirma
uygulanarak olugabilecek polimer képriilerinin kirilmasi saglanmugtir. Boylece pH =
10-11’de 1.0 mg Dolapix/m® hidroksiapatitin deflokiilasyon igin yeterli oldugu
saptanmugtir.
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5.2 Sinterlenmis Numunelerin Karakterizasyon Deneylerinin irdelenmesi

5.2.1. Yogunluk Ol¢iim Sonuglarimn Irdelenmesi

Karigim metoduyla, kompozitlerin teorik yogunluklar: sirasiyla % 0 TZP igin 3.16 g
cm?, % 10 TZP igin 3.3194 g cm™ ve % 20 TZP igin 3.495 g cm® olarak
hesaplanmustir. Bolim 4.2.1°de verilen &lgiilmiis degerler hesaplanmis olan bu
degerlere boliinerek teorik yogunluga yaklagimlar hesaplannmg ve Sekil 5.1°de
verilmigtir.
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Sekil 5.1 HAP-TZP kompozitlerinin sicaklik ve TZP konsantrasyonlarna bagh
olarak teorik yogunluklarindaki degisimler.

Goriildiigti gibi en yiiksek teorik yogunluklar % 100 TZP iceren kompozitlerde elde
edilmigtir. Ayrica 1300°C sicakliginda daha diigiik sicakliklara oranla daha yiiksek
teorik yogunluk degerleri elde edilmistir. % 100 HAP numunelerinde 1300°C’de
sinterlenmis numunelerde teorik yogunluk degeri % 96.51 olarak bulunmugsken bu
deger % 20 TZP igeren kompozitlerin 1300°C’de sinterlenmesi sonucunda % 72.10

degerine diigmiigtiir.
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Sonu¢ olarak sicakligin artirilmasi, tanelerin birbirlerine daha kolay yapismasin
imkan vererek yogunlagmanin artmasmm sagladify gozlenmisti. TZP miktarinin
arttinlmasmmin da yogunlagsmay: azalttigi goriilmiigtiir. TZP miktarimin artmasiyla
densifikasyon azalmaktadir. Literatiirde daha yogun malzemeler benzer gekilde
hazirlanmiy kompozitlerin sicak izostatik presleme isleminden gegirilmesiyle elde

edilmekte ve % 98 teorik yogunlugun iizerine ¢ikilabilmektedir [14].
5.2.2. Sertlik Ol¢tim Sonuglarmin irdelenmesi

Sertlik deneyleri 500 g yiik uygulanarak Vickers ucuyla yapilmig olup elde edilen
sonuglara gére 1200°C sicakliginda biitiin kompozit sistemlerinde maksimum sertlik
degerlerine ulasilmistir. En yiiksek sertlik degeri 1200°C’de % 100 HAP seramiginde
4.735 GPa olarak Slgiilmiistiir. Literatiirde % 100 HAP seramiklerinin sicak izostatik
preslemeyle sikistirimasiyla elde edilen numunelerde ise sertlik degerleri 4.0-5.0
GPa aralifinda kalmaktadir [14].

Aynca TZP miktar: arttikga sertlikte belirgin bir diisiy gdzlenmektedir. En dusik
sertlik 1100°C’de % 20 TZP iceren kompozitte 0.607 GPa olarak belirlenmistir.
Literatiirde ise bu degerler yine sicak izostatik presleme ile tiretilmis numuneler igin
5.5 GPa olarak verilmektedir [14].

5.2.3. Egme Mukavemeti Deneylerinin irdelenmesi

% 0-10-20 TZP igeren HAP kompozitlerinde TZP miktarinin artigiyla egme
mukavemetlerinde artiy saglanamamistir. Oysa literatiirde hacimce %10°dan % 50’ye
kadar TZP igeren benzer malzemelerin 1300-1400°C sicakliklarda ve 20 MPa
basingta sicak presleme ile iiretilmesi durumunda egme mukavemeti degerleri artan

zirkonya miktariyla artmaktadir.

Bu ¢aligmada sicakhgm 1100°C’den 1300°C’ye arttinlmasi her ii¢ bilesim igin de
egme mukavemetlerinin diigmesiyle sonuc¢lanmugtir. Benzer durum daha yiiksek

sicakliklarda sicak preslemeyle yapilmig ¢ahismalarda da mevcuttur [8].
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5.2.4. Kinlma Toklugu Olgiimlerinin Irdelenmesi

% 100 HAP’tan olugan numunelerin kirilma toklugu degerleri artan sicaklikla artma
egilimi gdstermis, 1100°C’de 0.13 MPa.m™>? iken 1300°C’de 0.51 MPa.m™? ‘a
artmugtir. Benzer eilim, sicak presleme ve sicak izostatik preslem ile yapilan
caligmalarda da goriilmiistiir. Ancak elde edilen sonuglar, bu ¢alismada elde edilen
degerlerden daha yiiksek degerlerde bulunmustur.

Ancak TZP ilavesinin artistyla kirdma toklugundaki degisimler literatiirde sicak
presleme ve sicak izostatik presleme igin verilmis degerlere benzer egilimler
gbstermemiy, yani kilma toklugu degerlerinde TZP’ye bagmh bir artig

gozlenmemigtir.
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6.

GENEL SONUCLAR

Bu ¢aligmanin amaci, mikronaltt boyutlarda hidroksipatit ve yitria ile
stabilize edilmis kismen stabilize zirkonya tozlarindan slip dékiim yontemiyle
sekillendirilmis kompozit numunelerinin mekanik ozelliklerinin sicakhk ve

zirkonya ilavesiyle degisiminin incelenmesi olmustur.

Hidroksiapatit-zirkonya karigimlarimin slip dokiim sartlarmin belirlenebilmesi
icin yapilan stabilizasyon deneyleri sonucunda, optimum ¢6zelti stabilitesi
pH = 10-11 aralhiginda elde edilmis, ayrica gdzeltiye 1.0 mg/m’ deflokiilant

ilavesinin gerekli oldugu saptanmustir.

Agirlikga % 0-10-20 TZP igeren HAP kanigimlarindan slip dokiim ydntemiyle
sekillendirilmis 5 x 5 x 1 cm boyutlarindaki tabletler, 2°C/dak 1sitma hiziyla
1100-1200-1300°C’ye kadar sitilmig ve 1 saat siireyle normal atmosfer
kosullarinda sinterlenmiglerdir. Elde edilen numuneler yogunluk, sertlik,
egme mukavemeti ve kirilma tokluklarmin belirlenmesi amaciyla

incelenmistir.

% 100 HAP iceren sinterlenmis numunelerin ger¢ek yogunluklar1 1100°C igin
2.53 g cm, 1300°C igin 3.05 g cm” olarak &lgtilmiisken; % 20 TZP igeren
HAP kompozit numuneleri igin bu degerler sirasiyla 2.21 g cm”® ve 2.52 g
cm? olarak 6lgiilmistiir. En yitksek teorik yogunluklar % 100 HAP igeren
sistemlerde elde edilmistir. Ayrica 1300°C sicakhginda disiik sicakliklara
oranla daha yiiksek teorik yogunluk degerleri elde edilmistir. % 100 HAP
numunelerinde 1300°C’de sinterlenmis numunelerde teorik yogunluk degeri
% 96.51 olarak bulunmusken bu deger % 20 TZP igeren kompozitlerin

1300°C’de sinterlenmesi sonucunda % 72.10 degerine diigmiigtiir.
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5.

En yiiksek sertlik degerleri biitiin bilesimler igin 1200°C’de bulunmustur ve
bu degerler 1300°C’de diisme egilimi gostermislerdir. Olgiilen en yiiksek
sertlik degerleri % 0 TZP i¢in 4.735 GPa, % 10 TZP igin 4.53 GPa, % 20
TZP igin 1.405 GPa olmustur. Ayrica TZP miktar: arttikga sertlikte belirgin
bir dislis gdzlenmektedir. En diigiik sertlik 1100°C’de % 20 TZP igeren
kompozitte 0.607 GPa olarak belirlenmistir.

Biitiin sicakliklar i¢in en yiiksek egme mukavemeti degerleri % 100 HAP’ta
bulunmustur ve bu degerler sinterleme sicakhigi arttikga diisme egilimi
gostermiglerdir. Olgillen en yiiksek egme mukavemeti degerleri 1100°C’de
elde edilmistir ve bu degerler sirasiyla % 0 TZP igin 26.7 MPa, % 10 TZP
icin 19.30 MPa, % 20 TZP i¢in 21.30 MPa olmustur. % 0-10-20 TZP igeren
HAP kompozitlerinde TZP miktarinin artistyla egme mukavemetlerinde artis
saglanamamustir. Bu galigmada sicakligin 1100°C’den 1300°C’ye arttirilmasi

her ti¢ bilesim i¢in de egme mukavemetlerinin diigmesiyle sonuglanmugtir.

% 100 HAP’tan olusan numunelerin kirlma toklugu artan sicakbkla artig
gostermis ve 1100°C’de 0.13 MPa.m™? iken 1300°C’de 0.51 MPa.m™” ‘a
artmistir. Ancak elde edilen sonuglar, bu gahgmada elde edilen degerlerden
daha yitksek degerlerde bulunmustur. Ancak TZP ilavesinin artisiyla kirilma
toklugundaki degisimler sicak presleme ve sicak izostatik presleme igin
verilmis degerlere benzer egilimler gdstermemis, yani kinlma toklugu

degerlerinde TZP’ye bagimh bir artig gdzlenmemistir.

Elde edilen deneysel sonuglara gére, HAP-TZP kompozitlerinin slip dokilimle
on sekillendirildikten sonra basingsiz sinterlenmesi ile beklenen mekanik
ozellikleri elde edilememigtir. Bu 6zelliklerin geligtirilmesinin, slip dokiim
sonras1 sicak izostatik presleme uygulamasiyla veya dogrudan sicak pres
uygulamasiyla saglanabilecegi gibi, soguk izostatik yontemle sekillendirilmig
numunelerin yine sicak pres veya sicak izostatik pres uygulanmasiyla da

desteklenebilecegi 6nerilmektedir.
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Tablo A.1. Sinterlenmis numunelerin 6l¢iilen yogunluk degerleri ve ortalamalar:.

% 0 TZP % 10 TZP % 20 TZP
Sicaklik Yogunluk Sicaklik Yogunluk Sicaklik Yogunluk
1100 °C 2.521 1100 °C 2.482 1100 °C 2.190
2.557 2.528 2.206
2.562 2.494 2.197
2.346 2.510 2.214
2.524 2.447 2.228
2.522 2.453 2.250
2.523 2.412 2.189
2.553 2.427 2.214
2.531 - 2.241
Ortalama 2.516 2.469 2.214
Standart sapma 2.533 2.469 2.213
1200 °C 3.016 1200 °C 2.968 1200 °C 2.459
2.958 2.985 2.469
2.997 2.998 2.478
2.988 2.962 -
3.019 2.946 -
3.002 2.959 -
2.984 2.817 -
Ortalama 2.995 2.948 2.468
Standart sapma 2.998 2.964 2.469
1300 °C 3.034 1300 °C 3.051 1300 °C 2.538
3.050 3.054 2.520
3.058 3.023 2.419
3.070 2.855 -
3.054 - -
3.059 - -
3.031 - -
3.060 - -
Ortalama 3.052 2.996 2.492
Standart sapma 3.052 3.037 2.520
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Tablo A.2. Sinterlenmis numunelerin 6lgiilen sertlik degerleri ve ortalamalart.

% 0TZP % 10 TZP % 20 TZP
Sicakhk Hv (GPa) Sicaklik Hv (GPa) Sicaklik Hv (GPa)
. 1100 °C 3.70 1100 °C 2.05 1100 °C 0.71
3.05 1.90 0.68
2.00 1.89 0.65
1.17 2.19 0.59
1.95 1.77 0.60
2.00 1.83 0.68
2.00 1.89 0.51
2.06 1.77 0.56
- 1.65 0.57
- 1.64 0.54
Ortalama 2.24 1.86 0.60
Standart sapma 2.18 1.84 0.60
1200 °C 5.00 1200 °C 4.40 1200 °C 1.49
5.05 5.10 1.05
4.70 5.65 1.87
3.70 3.84 0.80
5.20 3.70 1.56
4.60 4.85 1.50
4.80 4.25 1.77
4.00 4.75 1.07
5.00 - -
Ortalama 4.67 4.56 1.39
Standart sapma 4.73 4.53 1.40
1300 °C 4.50 1300 °C 2.35 1300 °C 1.50
5.80 3.00 0.96
3.95 3.70 1.37
4.65 3.37 1.25
4.65 3.43 1.09
3.70 3.70 0.97
5.00 4.30 0.97
4.55 - 1.04
Ortalama 4.60 3.40 1.14
Standart sapma 4.55 3.44 1.12
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Tablo A.3. Sinterlenmis numunelerin Slgtilen egme mukavemeti degerleri ve

ortalamalar:.
% 0 TZP
Sicakbk P (kg) L (mm) h (mm) w (mm) O (k)%nm’) oy (MPa)
1100°C 12.5 30 4.7 11.0 2.32 22,70
13 30 4.7 9.8 2.70 26.50
13 30 4.7 8.4 3.15 30.92
1200 °C 9 30 4.4 8.5 246 24.14
8 30 4.2 9.4 2.17 21.30
9 30 4.6 9.3 2.05 20.19
7 30 4.7 9.3 1.53 15.04
8 30 4.2 9.2 221 21.76
1300 °C 9 30 58 9.5 1.26 12.43
8 30 5 10.8 1.33 13.08
4 30 4.6 9.4 0.90 8.87
4 30 4.3 10.1 0.96 9.45
4 30 4.4 9.6 0.96 9.50
11 30 4.5 9.7 2.52 24.72
% 10 TZP
Sicakhik P (kg) L (mm) h (mm) w (mm) op (kg/mm’®) o, (MPa)
1100 °C 5.5 30 4.7 9.4 1.19 11.69
7.5 30 5.7 9 1.15 11.32
225 30 5.5 9.4 3.56 34.93
1200 °C 6 30 42 9.1 0.56 16.50
6 30 4.7 10.5 0.39 11.40
1300 °C 5 30 5.1 9.6 0.90 8.84
6 30 4.8 10.6 1.10 10.84
6 30 4.8 9.6 1.22 1197
4 30 3.7 10 1.31 12.89
6 30 5.7 11.5 0.72 7.09
3 30 44 10.2 0.68 6.70
6 30 5 9.6 1.12 11.03
% 20 TZP
Sicaklik P (kg) L (mm) h (mm) w (mm) O (kﬂnm’) o, (MPa)
1100°C 8.5 30 4.7 7.3 2.37 23.26
10 30 4.8 8 2.40 23.95
10 30 4.9 9.6 1.95 19.15
13.5 30 6.1 9.6 1.70 16.68
18.5 30 6 9.7 2.38 23.38
1200 °C 9 30 48 9.2 1.91 18.74
9 30 4.8 9.1 1.93 18.94
6 30 4.8 9.4 1.24 12.22
1300 °C 9 30 5.1 10.3 1.51 14.83
8 30 5.5 9.5 1.25 12.29
7 30 5 9 1.40 13.73
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Sicakhik (°C) % 0 TZP % 10 TZP % 20 TZP
1100 26.7 19.30 21.30
1200 2048 13.95 16.64
1300 11.11 9.95 13.61

% TZP 1100 °C 1200°C 1300 °C
0 26.7 20.48 1111
10 19.30 13.95 9.95
20 21.30 16.64 13.61

Tablo A.4. Sinterlenmis numunelerin Slgiilen kirilma toklugu degerleri.

Sicakhk Bilegim a (mm) ¢ (mm) Hv (kg/mmz) Kic (MPa.m™)
1100 °C 0TZP 0.050 0.190 212 1.23
10 TZP 0.056 0.106 182 3.35
20TZP 0.091 0.111 184 8.36
1200 °C 0TZP 0.035 0.100 396 3.11
10 TZP 0.036 0.115 383 2.58
20 TZP 0.040 0.063 142 0.29
1300 °C 0TZP 0.035 0.070 380 5.10
10 TZP 0.039 0.105 330 2.99
20 TZP 0.0125 0.070 133 0.02
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