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TICARI HIDROKSIAPATIT ESASLI UC BILESENLI KOMPOZIT
BiYOMALZEMELERIN URETIMI VE KARAKTERIZASYONU

OZET

Insan viicudunda bulunan doku, organ ve eklemlerdeki kayip ya da eksikliklerin
giderilmesi ve tedavi amaciyla metalik, polimerik, seramik veya kompozit
malzemelerden firetilebilen biyomalzemelerin kullanimi {istiin iiretim teknikleri ve
malzemelerin gelistirilmesi ile giin gectikce artmaktadw. Biyomalzemeler viicut
icerisinde yerlestirildikten sonra uygulandiklar: bolgeye gore siirekli veya periyodik
olarak yiiklere maruz kalarak viicut sivist ile temas etmektedir. Dolayisiyla bir
biyomalzemeden beklenen en Onemli 6zellik biyouyumlu olmasi, malzemenin
cevrelendigi doku, organ ve eklemlerde istenmeyen bir reaksiyona sebep
olmamasidir. Bunun disinda iistiin korozyon direnci, uygulama alanina uygun elastik
modiil, yogunluk, cekme ve basma mukavemeti, 1s1l dayanim, yorulma direnci ve
kimi uygulamalar i¢in ise uygun optik 6zellikler aranmaktadir. Ayrica viicut i¢erisine
yerlestirildiginde, malzeme-doku arayiizeyinde kendine Ozgli biyolojik bag
olusturabilme olarak tanimmlanan biyoaktivite 0zelligi de son teknoloji
biyomalzemelerden beklenmektedir.

Metalik, polimerik, seramik ve kompozit biyomalzemeler arasinda ortopedik
uygulamalarda en ¢ok tercih edilen malzeme dogal ve yapay yollarla elde edilebilen
hidroksiapatittir. Hidroksiapatit (HA) bir kalsiyum fosfat bilesigi olup kemik
dokusunun inorganik yapisini olusturmaktadir ve kimyasal formiilii Ca19(PO4)s(OH)
seklindedir. Mekanik 6zellikleri zayif olmasina karsm iistiin biyolojik 6zellikleri HA’
nin kullanimini tesvik etmektedir.

Bu calismada sentetik olarak elde edilmis hidroksiapatite agirlikca % 10 ZrO;
eklenen malzemeye % 5 ve % 10 oranlarinda MgO katilmig, 1000, 1100, 1200 ve
1300 °C ’ta sinterlenerek mekanik, fiziksel, mikroyapisal ve biyolojik 6zelliklerinin
aragtirilmast amaglanmistir. Bu dogrultuda yapilan c¢alismalar, X-ismlari
difraktometresi (XRD) ile faz analizi, mikrosertlik 6l¢imii, basma mukavemeti
tayini, partikiil boyutu analizi, taramal elektron mikroskobu (SEM) ile mikroyap1
analizi, yogunluk 6l¢timii ve in vitro biyoaktivite deneyleridir.

Yapilan ¢alismada hazirlanan kompozitlerin mekanik O6zellikleri basma testi ve
sertlik 6l¢timleri ile, yogunluk 6lg¢limleri Argsimet metodu ile, mikroyapisal 6zellikleri
taramali elektron mikroskobu (SEM) ile, fazlarm belirlenmesi XRD analizi ile,
biyolojik dzellikleri ise in vitro biyoaktivite testi ile degerlendirilmistir.

Hazirlanan kompozitlerin ortalama partikiil boyutlar1 9,2 (CSHA-5) ve 7,4 (CSHA-
10) pm’dir.
Arsimet diizeneginden faydalanilarak yapilan yogunluk Olgiimlerinde artan

sinterleme sicaklig1 ile numunelerin yogunluklari artarken % suemme ve % porozite
degerleri diismektedir. 1000°C’ta sinterlenen CSHA-5 numunesinin yogunlugu 1,81
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g/cm® iken porozite miktart % 40’tr. Su emme miktar1 ise % 22°dir. 1000°C’ta
sinterlenen CSHA-10 numunesinin yogunlugu 1,79 g/lcm® iken porozite miktar1 %
41°dir. Suemme miktari ise % 23’tiir.

Sinterleme sonras1 yapilan XRD analizleri sonucunda CSHA-5 ve CSHA-10
kompozitlerinin 1000 °C sicaklikta i¢erdigi fazlar; monetit (CaHPO,), dimagnezyum
difosfat hegzahidrat, whitlockite (Ca3z(POa)2) ve P-trikalsiyum fosfattr. 1300 °C
sicaklikta sinterlenen CSHA-5 ve CSHA-10 kompozitlerinin igerdikleri fazlar ise;
dimagnezyum difosfat hegzahidrat, whitlockite (Ca3z(PO,),), B-trikalsiyum fosfat ve
a-trikalsiyum fosfattir.

Sinterleme sonrasi yapilan mikroyap: incelemeleri sonucunda ise, artan sinterleme
sicakhig1 ile kompozit yap1 icerisindeki tane boyutlarmda artig gdzlemlenmistir.

Kompozitlerin mikrosertlik degerleri artan sinterleme sicaklig1 ile artig gosterirken,
yapida meydana gelen dekompozisyondan dolay1 basma mukavemetlerinde diisiis
gorlilmiistiir. Basma mukavemeti degerleri incelendiginde en diisik basma
mukavemeti 1300 °C’ de sinterlenen CSHA-10 kompozitine aittir. En yiiksek basma
mukavemeti ise ayn1 kompozitin 1000 °C’ de sinterlenen numunesine aittir. Mikro
sertlik degerleri incelendiginde ise, en diisiik sertlik degerine sahip numune 55,80
HV ile CSHA-5 kompozitine aittir. En yiksek mikro sertlik degeri ise yine ayni
numunenin 1300 °C’de sinterlenen numuesine aittir.

Yapilan XRD analizleri sonucunda kompozitlerin yapisinda bulunan fazlar basma
mukavemeti ve mikro sertlikteki degisimi agiklamaktadir. HA artan sicak ile
dekompoze olarak a-TCP ve B-TCP olmak iizere ¢ift fazlh yapiya doniigiir. B-TCP
mekanik ve biyolojik dzellikleri itibari ile istenen bir faz iken, a-TCP zayif mekanik
ozellikleri dolayisiyla biyomalzeme biinyesinde istenmeyen bir fazdir. HA’ nin zayif
mekanik Ozelliklerini gelistirmek amaciyla yapiya eklenen ZrO, bu doniisiimii
hizlandirmaktadir. Aynm1 amagla yapiya eklenen MgO ise HA’ nmn bifazik yapiya
donisiim sicakligini yiikselterek istenmeyen faz olan o-TCP’ nin olusumunu
geciktirmektedir.

Biyomalzeme olarak kullanilacak kompozitin basma mukavemeti degeri kullanim
srasinda daha biiyik 6nem arz ettiginden 1000 °C’de sinterlenmis kompozitlerin
biyoaktivite deneyine tabi tutulmasma karar verilmistir. CSHA-5 kodlu kompozitin
1000 °C’de sinterlendikten sonraki basma mukavemeti 88,56 MPa, CSHA-10
kompozitinin 1000 °C’de sinterlendikten sonraki basma mukavemeti ise 103,36
MPa’drr. Sertlik degerleri ise siras1 ile 55,80 HV ve 59,20 HV dir.

28 giin boyunca 7 giinlik periyodlar halinde in vitro biyoaktivite deneyine tabi
tutulan CSHA-5 ve CSHA-10 komozitlerinin her ikisinin ylizeyinde de ilk 7 giiniin
sonunda hidroksiapatit yapisinin olusmaya basladig1 goriilmektedir.

Mekanik ve biyolojik testler sonucunda elde edilen veriler 1518inda en ideal
biyomalzeme olarak 1000 °C’ de sinterlenen CSHA-10 kodlu kompozit se¢ilmistir.
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PRODUCTION AND CHARACTERIZATION OF COMMERCIAL
SYNTHETIC HYDROXYAPATITE COMPOSITES

SUMMARY

In medical applications, utilization of biomaterials which can be manufactured from
metals, ceramics, polymers or composite materials increases day by day with the
advent of advanced materials and manufacturing methods. After the implantation of
a biomaterial, it is exposed to mechanical loads and body fluids continuously or
periodically according to the implantation area. Hence, the most important
expectancy of biomaterials is to be biocompatible; not to cause a reaction or impede
natural growth of the tissue, bone and organ. Corrosion resistance, appropriate
Young’s modulus, density, tensile and compression strength, thermal endurance,
fatigue resistance and optical features for some specific applications are the other
expected properties from biomaterials. Apart from these, bioactivity is also an
expected feature from the state of the art technology biomaterials. Bioactivitiy can be
defined as the ability to make a biological connection at the interface of the material
which results in the generation of a bond between material and tissue.

There are generally two ways to examine bioactivity of biomaterials; in vivo and in
vitro. Animals are used as experiment subjects in some in vivo experiments.
Bioactive materials do not only impede natural growth of tissue, organ and bones but
also guides them to grow. The bond between material-tissue interface is related to the
tissue type, age, healtiness, circulation of blood inside the tissue, composition and
surface morphology of the implant and mechanical loads to the application area. The
most bioactive materials are ceramics and glass-ceramics.

To determine the bioactivity properties of a material as in vitro, simulated body fluid
(SBF) is prepared and material is submerged into the fluid for certain periods. If the
material was bioactive, hydroxyapatite layer would started to form on the material
surface after a particular time period.

The most prefered material for orthopedic applications is hydroxyapatite (HA)
among bioceramics. HA is a calsium phospate compound with an empiric formula of
Caio(PO4)s(OH), and it is the main constituent of bone. Hydroxyapatite can be
obtain both natural and synthetic methods. Although its poor mechanical properties,
HA has great biocompatibility and bioactivity properties.

In this study, commercial synthetic hydroxyapatite (CSHA) is reinforced by
zirconium oxide (ZrO,) at the rate of % 10 and magnesium oxide (MgO) at the rate
of % 5 and % 10 by weight and sintered at the temperatures of 1000, 1100, 1200 and
1300 °C. To investigate the mechanical, physical, micro structural and biological
properties is the aim of the study. In this direction, micro hardness determination,
phase analysis with XRD and determination of compression strength have been done.
Characterization of microstructures by using scanning electron microscopy (SEM)
technique and determination of density and in vitro bioactivity tests are also done
within this framework.
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Composite powders were prepared by adding % 10 ZrO; and % 5-%10 MgO to
CSHA. Powders pelletized by unaxially pressing at 350 MPa in accordance with
British Standard BS 7253.

Pellets were sintered for 4 hours the temperatures of 1000, 1100, 1200, 1300 °C (+5
°C min?).

Microstructural characterization was carried out by scanning electron microscopy
(SEM-Hitachi TM-1000), Phase analysis of samples were conducted by X-Ray
diffraction (Bruker D8 Advance) with CuK, radiation, in the 10°- 90° range at a
scan speed of2°/min.

Densities of the samples were determined by Archimedes method. Vickers
microhardness testing system (HMV Shimadzu) was used for hardness
measurements, 200 g. load for 15 s. Universal Testing machine (Shimadzu) was used
to determine comprassion strengths of the samples at a crosshead speed of 3
mm/min. In vitro bioactivity tests were done for 28 days with simulated body fluid
(SBF). Phase (XRD) analysis and mikrostructural examination were done after in
vitro bioactivity test.

Avarage particle size of the CSHA-5 and CSHA-10 composites are 9,2 and 7,4 um
respectively.

Density of the samples increased with the sintering temperature while % water
absorption and % porosity decreased expectedly. Density of CSHA-5 and CSHA-10
samples incraesed from 1,817 to 2,05 g/cm® and 1,79 to 2,03 g/lcm? respectively.

Porosity of the samples were decreased while grain sizes increased with increasing
sintering temperature. The highest porosity value (% 41,83) was obtained in CSHA-
10 composite sintered at 1000 °C, the lowest porosity value (% 32,90) was obtained
in CSHA- 5 sintered at 1300 °C.

The highest relative density value was obtained in CSHA-5 composite sintered at
1300 °C. The lowest porosity value was obtained in CSHA-5 composite sintered at
1300 °C.

With increasing sintering temperature, hydroxyapatite decomposed to biphasic
structure which contains alpha and beta tri calcium phosphate. The amount of the
alpha phase was increased with increasing sintering temperatures. Beta phase of tri
calcium phosphate is a biomaterial that is used often as raw material of orthopedic
implants with its ideal mechanical properties. On the other hand, alpha phase of tri
calcium phosphate is a porous material with poor mechanical properties what makes
it an undesired phase. Zirconia accelerate this decomposition process while
magnesium oxide increases the decomposition temperature which means decelerates
the decomposition process.

Ideal compression strenght is the major property which a biomaterial should have.
Which is why, CHSA-5 and CSHA-10 composites sintered at 1000 °C were chosen
for bioactivity tests.

Compression strenghts of the CSHA-5 and CSHA-10 composites sintered at 1000 °C
is 88,56 MPa and 103,36 MPa respectively. Vickers micro hardness value of the
composites are 55,80 HV (CSHA-5) and 59,20 HV (CSHA-10). The highest
compressive strenght value (103,36 MPa) was obtained in CSHA-10 composite
sintered at 1000 °C and the lowest compressive strength value (73,32 MPa) obtained
in CSHA-5 composite sintered at 1200 °C.
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In vitro bioactivity tests were applied to the CSHA-5 and CSHA-10 samples sintered
at 1000 °C for 28 days. Simulated body fluid (SBF) was prepared according to
Kokubo’s recipe, samples were pluged into the SBF and held for 7 days period at
36,5 °C.

After 28 days, phase analysis and microstructural examination was done to the
samples to determine bioactivity properties. According to SEM images and phase
analysis by XRD, apatite formation started on the samples from the first week (7
days) of the test.

In the light of these information, the most appropriate biomaterial candidate ise
CSHA-10 composite sintered at 1000 °C.
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1. GIRIS

Prostetik, teshis ya da tedavi amach kullanilan, viicut icerisinde doku, kan ve diger
viicut sivilari ile temas halinde olan dogal veya sentetik olarak elde edilebilen ve
canliy1 olumsuz olarak etkilemeyen biyomalzemeler metalik, polimerik, kompozit ve
seramik olmabilmektedirler. Biyomalzemelerden beklenen 6zellikler biyo uyumluluk,
biyoaktivite, uygun yogunluk, mukavemet, tokluk, sertlik, yorulma ve korozyon
direnci, g6z deri veya dis uygulamalarinda kullanilacak olanlar i¢in uygun optik

ozellikler ile steril edilebilme ve uygun tasarimdir [1].

Biyolojik uygulamalarda yaygin olarak kullanilan seramikler ise aliimina, zirkonya,
HA, cam ve cam-seramiklerdir. Bu malzemelerin viicut sivilarina karsi kimyasal
olarak kararlhlik, yiiksek basma direnci, biyouyumluluk ve estetik agidan uygun
goriiniime sahip olmalar1 metallere alternatif olmalarini saglamistir. Kemik dolgu
maddesi, dis implantlari, kalp kapakg¢iklari, ortopedik implantlar olarak genis
uygulama alanlari bulunmaktadir [3].

Biyoseramiklerden biri olan ve biyoaktivitesinden dolay1 kimyasal olarak canh
kemige baglanabilen, mikemmel biyouyumlulugu ile bilinen ortopedik ve dental
uygulamalarda kullanilabilen en popiiler biyoseramik olan HA kemik, dis ve dis
minesi dokusunun inorganik yapisii olusturan kalsiyum fosfat esasli bir seramik
olup, biyouyumlulugu nedeniyle yapay kemik olarak cesitli protezlerin yapiminda,
catlak ve kirk kemiklerin onariminda ve metalik biyomalzemelerin kaplanmasinda

kullanilmak tadir [1].

Bu calismada amaglanan, ticari sentetik hidroksiapatite agirlikca % 10 ZrO; katilarak
hazirlanan kompozite ayri ayr1 % 5 ve % 10 oranlarinda MgO katarak iki ayr1
kompozit tiretmek, tretilen kompozitlerin mekanik, fiziksel ve mikroyapisal
Ozelliklerini incelemektir. Bu dogrultuda basma mukavemeti ¢l¢iimii, mikrosertlik,
taneboyutu ile faz analizleri yapilmis olup, SEM ile mikroyap1 incelemeleri ve

yogunluk 6l¢iimii yapilacaktir.






2. GENEL BILGILER

2.1 Biyomalzemelerin Tanim ve Tarihgesi

Biyomalzemeler prostetik, teshis ya da tedavi amach kullanilan, viicut igerisinde
doku, kan ve diger viicut sivilar1 ile temas halinde olan dogal veya sentetik olarak
elde edilebilen ve canliy1 olumsuz olarak etkilemeyen malzemelerdir [1]. Amerikan
Ulusal Saglik Enstitiisi’niin kabul ettigi tanim ise; bireylerin hayat kalitesini
yikseltmek amaciyla viicuttaki herhangi bir organ, doku ya da fonksiyonun
gorevlerini belli bir zaman arali1 i¢in veya kalici olarak saglayan dogal veya yapay
yoldan elde edilmis ila¢ haricindeki tiim malzeme ve malzeme kombinasyonlaridir
[2]. Metalik, seramik, kompozit ve polimerik olarak iiretilebilirler. Kullanimlar1 19.
Yiizyilda yayginlasmaya baglamis olsa da ik kez Misr ve Romalilar tarafindan altin
ve fildiginden {iretilerek kafatasindaki hasarlar1 gidermede kullanilmistir. 1860’ larin
basna kadar gergeklestirilmis olan ¢ogu ameliyat aseptik cerrahi tekniginin heniiz
gelistirilememesinden dolayr enfeksiyon sebebiyle basarisizlikla sonuglanmigtir.
Ancak doktor J. Lister aseptik cerrahi teknigini gelistirerek biyomalzemelerin pratik
olarak kullanilmasma olanak saglamustir. Basarili olan ilk biyomalzeme uygulamasi
glinimiiz uygulamalarmin da biiylk bir kismmi olusturan iskelet sistemi
uygulamasidir. Kemik protezleri ilk olarak 1900’li yillarin basinda uzun kemik
kirklarmm tedavisinde uygulamaya konmustur. Ancak yanlis tasarimdan
kaynaklanan sebeplerden Otirii ¢ogu implant hasara ugramustir. Ayrica {stiin
mekanik dzellikleri sebebiyle tercih edilen vanadyum ¢eligi gibi malzemeler viicutta
cok hizli korozyona ugrayarak iyilesmeyi olumsuz yonde etkilemistir. 1930’larda
tanisilan paslanmaz g¢elik ve kobalt-krom alagimlar1 kiriklarin tedavisinde biiyiik
basar1 saglanmasina ve ilk eklem degisimi ameliyatinin ger¢eklestirilmesine olanak
saglamistir. Polimerlerlerin biyomalzeme olarak kullanilmasina ise 2. Diinya Savas1
sonrasinda baglanmistir. Savas smrasinda pilotlarin ucagin biinyesinde bulunan
polimetil metakrilat (PMMA) malzemesi ile yaralanmasi ancak viicutlarinda
herhangi bir kronik reaksiyona yol agmamasi bu malzemelerin biyolojik

uygulanmalarda kullanilirhginin fark edilmesini saglamistir. Daha sonra PMMA



kornea ve kafatasi hasarlarinin giderilmesinde kullanilmaya baglanmistir. Kalp
kapak¢igr ve damar protezleri 1950’1, eklem protezleri ise 1960° Ili yillarda
gelistirilmistir. Kronolojik olarak biraz daha ayrntili incelendiginde; 1870’lerin
sonlarmna dogru doktor J. Lister aseptik cerrahi teknigini, 1910’ larm basinda W.D.
Sherman vanadyum celiginden kendi ismi ile anilan Sherman plakasini, 1920’lerin
basinda A.A. Zierold kobalt-krom-molibden alasmmlarmi, 1930’ larin baslarinda
M.N. Smith-Petersen paslanmaz ¢elikten ilk boyun sabitleme cihazini, 1930’larm
sonlarmda P. Wiles ilk eksiksiz kalga protezini tasarlammstir. Tantalyumun
biyomalzeme olarak kullanilmas1 1939’ da J.C. Burch, H.M. Carney ile, polimerlerin
ise 1946 yilinda J. Judet ve R. Judet’in polimetil metakrilattan eklem protezi
iretmesiyle baglamistir. 1960 yilinda A. Starr ve M.L. Edwards’ m katkilariyla ilk
ticari kalp kapagiklarmin ve 1970’ lerde Willem J. Kolff sayesinde ise biitiinciil kalp
protezleri kullanilmaya baglanmistir [1]. Dr. Kolff diyaliz ve yapay bobrek
calismalarma da biiyiik katkilar saglamistir [3].

Biyomalzemelerin tarihini dort doneme bolmek yanlis olmayacaktir; tarihdncesi
devir, cerrahi kahramanlk devri, mithendislik devri ve modern devir. Arkeologlar,
Washington, ABD’ de medeniyet Oncesi biyomalzemeye 6rnek olabilecek 9000
yillik kalntilar bulmuslardw. Bulunan birey uzun boylu, saglkli, hareketli ve
kalgasinda bir mizrak pargasi olan bir erkektir. Viicudundaki mizrak yarasi bireyin
hareketlerini engellememistir ve giiniimiizdeki modern biyomalzeme Orneklerini
andirmaktadir. ik dis implantlar1 ise milattan sonra 200 yillarnda Avrupa’da
demirden ve 600 yilinda Maya medeniyeti tarafindan kullanilmis deniz
kabuklarindan elde edilen sedef dislerdir [3]. Gliniimiiz dental implantlarmin
temelleri ise 1809 yilinda Maggiolo tarafindan atidlmig ancak 1937 yilinda kobalt-
krom-molibden alasmmlar1 ile Strock ve Venable tarafindan basar1 ile
uygulanabilmistir. Ortopedik bir cerrah olan Per Ingvar Branemark Lund
Universitesi’nde tavsanlarin kemiklerine titanyum vidalar yerlestirerek iyilesme
reaksiyonlarm1  gbzlemlemek istemistir. Ancak aylar siiren gdzlem sonucu
yerlestirdigi implanlar1 tavsanlarin kemiklerinden ¢ikarmak istediginde, titanyum
implantlarm kemik ile biitlinlestigini farketmistir. Dr. Branemark bu olay1
osseointegrasyon olarak adlandirmis ve giiniimiizde kullanilan titanyum dental ve
ortopedik implantlarm gelistirilmesine vesile olmustur [3].

Tarihte ilk yapay kalp uygulamasma ise fransiz fizyolojist Le Gallois’nin viicudu

canli tutmanin organlar boyunca pompalanacak kan ile miimkiin oldugu diisiincesi



ilham olmustur. 1828-1868 yillar1 arasinda organlar lizerinde pompalarla yapilan
deneyler sonucunda 1881 yilinda bilim adamu Etienne-Jules Marey yapay kalp
tasarlanmig ancak hayata gegirememistir. 1938 yilinda Alexis Carrel ve Charles
Lindberg tarafindan yazilan ‘The Culture of Organs’ kitab1 bu arastirmalara isik
tutmustur ve yapay kalp patenti 1950’lerin ortalarinda Dr. Paul Winchell tarafindan
almmustr [3]. Kanadali elektrik miihendisi John Hopps’ un hipotermi iizerinde
calismalar yaptigi sirada sogutulan kalbin durdugunu ancak elektrik verilerek tekrar
atmaya basladigmi farketmesi ilk kalp pilin icat edilmesini saglamistir. Ancak ilk
uygulamanin hastalarda agr1 ve yanmalara sebebiyet vermesi nedeniyle 1959 yilinda
mithendis Wilson Gratbatch ve kardiyolog W. M. Chardack tarafindan tekrar
gelistirilmistir [1].

Biyomalzemelerin optik uygulamalari, 2. Diinya Savasi sonrasi1 kokpit i¢inde
kullanilan plastik malzemeler ile gdzlerinden yaralanmig askerlerin muayenesinde
herhangi bir enfeksiyon tespit edilmemesi ile baslamistr. Harold Ridley 1940’larda
ilk plastik g6z i¢i lensi icat etmis ve yilda yedi milyondan fazla hastaya nakletmistir.
[k kalga implant1 ameliyat: ise 1891 yilinda alman cerrah Theodoro Gluck tarafindan
kaynastirilmis fildisi kullanilarak uygulanmigtir. 1930 ile 1950 yillar1 arasinda kalga
protezi gelistirmek i¢in birgok girisim olmustur [3].
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Sekil 2.1: Yaygin olarak kullanilan metalik biyomalzemeler [4].



Cerrah M. N. Smith-Petersen 1925 yilinda kalga yuvarlagi yerine cam implant
kullanmis ancak diisik mukavemeti nedeniyle basariya ulasilamamistir. 1931 yilinda
ise metalik malzemeden kalgca protezi tasarlamistir. 1938 yilinda ik basarih kalca
protezi ameliyat1 ger¢eklestirilmistir [3]. Sekil 2.1’ de yaygm olarak kullanilan
metalik biyomalzemeler gosterilmistir [4]. Cizelge 2.1° de ise biyomalzeme ¢esitleri

ve meveut uygulamalar1 6 zetlenmistir [5].

Cizelge 2.1: Biyomalzeme gesitleri ve mevcut uygulamalari [5].

Malzeme Cesidi Mevcut Kullamm Alani
Paslanmaz Celik Eklem protezleri, kalp kapakg¢iklari,
elektrodlar
Titanyum ve alasimlarr Eklem protezleri, stentler, dental
protezler
Kobalt-Krom alagimlar: Eklem protezleri, kemik onarim
aparatlari
Altin Dental dolgu ve kuronlar, elektrodlar
Gilimiis Dental dolgular
Platin Elektrodlar, sinirsel uyarmm cihazlari
. . Kalga protezleri, dental protezler, koklear
Aliiminyum oksit orotezler
Zirkonya Kalca protezleri

Kemik agilari, eklem protezi kaplamalari,

Kalstyum fosfat hiicre iskeletleri

Kalsiyum stilfat Kemik asilar1
Karbon Kalp kapakg¢i1g1 kaplamalari, ortopedik
ptotezler
Cam Kemik agilar1, dental dolgular
Naylon Trekeal tiipler, smdlr_lm sistemi
segmentleri
- Parmak eklemleri, yapay deri, gogiis
Silikon S
protezleri, gozici lensler, kataterler
Polyester Emilebilir dikis , hiicre iskeletleri, ilag
tastyicilar
Polietilen Kalga Ve"dIZ protezlerl,"ya.pay tendonlar,
vaskiiler graftlar, yiiz implantlar
Polimetil metakrilat Kemik dolgulari, gbzi¢i lensler
Polivinil klorid Yiiz protezleri
Kolajen Hiicre iskeletleri




2.2 Biyomalzemelerden Beklenen Ozellikler

Bir 6nceki boliimde yapilan ‘Biyomalzemeler prostetik, teshis ya da tedavi amagh
kullanilan, viicut icerisinde doku, kan ve diger viicut sivilar1 ile temas halinde olan
dogal veya sentetik olarak elde edilebilen ve canliy1 olumsuz olarak etkilemeyen
malzemelerdir’ tanimindan yola ¢ikilarak bu malzemelerden beklenen 6zellikler
stralanabilir. Biyomalzemeler siirekli veya aralikli olarak viicut sivilariyla temas eder
ve mekanik yiiklemelere maruz kalirlar [6]. Bu nedenle, tasarlandigi fonksiyon igin
uygun kayma ve elastik modiilli, ¢cekme ve basma mukavemetinin yaninda kimyasal
ve 1811 dayanima sahip olmalidir. Ayrica biyouyumlu yani, temasta oldugu doku ve
viicut sivilarma zarar vermemelidir. Bazi uygulamalar i¢in aranan bir diger 6zellik
ise dokularla etkilesim olusturabilmesi ve implantt bulundugu konumda sabit
tutabilmesidir [7]. Biyomalzemelerin sahip olmasi gereken bir diger kritik unsur ise
biyoaktivite ve yorulma dayanimidir. Bunun yanisira dental, gozigi veya deri
uygulamalar1 icin uygun optik 6zellikler gerekir. Makul yogunluk ve tasarim, steril
edilebilme, islenebilme ve uzun siire depolanabilme diger 6nemli 6zelliklerdir [1].

Bu béliimde biyomalzemelerden beklenen baslica 6 zellikler incelenmistir.

2.2.1 Biyouyumluluk

Insan viicudunda bulunan sivilarm pH degeri yasamm devamliligi icin asidik ve
bazik bir dengede seyretmelidir. Bunu saglayan ise viicut sivilarimizdaki hidrojen
iyon konsantrasyonudur. Hidrojen iyon konsantrasyonu arttig1 takdirde ortam asidik,
azaldiginda ise bazik olacaktir. Saglikli bir bireyin hiicre dis1 pH seviyesi 7.35 ile
7.45 arasindadir. insan viicudunda bulunan diger sivilarin pH seviyeleri ise, hiicre
icinde 6.9-7.2, idrarda 6.0, mide sivisinda 1.0-2.0, bagirsak sivisinda 6.6-7.6, safrada
ise 5.0-6.0 arasinda degismektedir [8]. Anlasildig1 lizere viicuda implante edilecek
herhangi bir malzeme hedef dokunun igerdigi veya g¢evrelendigi sivinin pH
seviyesine uygun tasarlanmali ve sivi tarafindan olumsuz etkilenmemelidir. Insan
viicudundaki kemikler giinlik hayatta yaklasik olarak 4 MPa, tendonlar 40 ila 80
MPa degerinde gerilmelere maruz kalirlar. Ornegin bir kalga eklemindeki ortalama
yik bireyin viicut agirhgmnm 10 katina kadar ¢ikabilir ve hareketlere bagl olarak
stirekli tekrarlanir [6]. Viicut-biyomalzeme etkilesimleri ¢ift yonlidiir; her ikisi de
kullanim sirasinda birbirlerini etkilemektedirler. Dolayisiyla biyomalzemeler

bireylere implante edilmeden Once her iki acidan olduk¢a dikkatli olarak



incelenmelidir [5]. En genel olarak, biyouyumluluk, malzemenin ¢evrelendigi doku,
organ ve eklemlerde istenmeyen bir reaksiyona sebep olmamasi ve bu yapilarin
normal gelisimlerini engelememesidir [9]. Cevrelendigi doku ve organlarlar
tarafindan kabul edilebilme olarak da tanimlanabilir. Biyouyumlu bir malzeme
cevrelendigi dokuda efeksiyona, inflamasyona, alerjik reaksiyona, ve kanser
olusumuna sebebiyet vermez [1]. Bir malzemenin biyouyumlu olup olmadigmin
anlagilmas1 yasayan organizmada yapilan testler sonucunda hassaslagma, enfeksiyon,
deri reaksiyonu, genotoksisite, hemokompatibilite, karsinojenite ve biyolojik
bozunma parametreleri ile anlagilir [9].

1950’1i yillara kadar uygulanan implantlarm ¢ogu biyouyumluluk ve sterilizasyonun
tam olarak anlagimamasi nedeniyle basarisizlikla sonuglanmistir. Yasayan
organizma (in vivo) lizerinde ik kez H. S. Levert 1829 yilinda calismalar yapmustir.
Altm, giimiis, kursun ve platinden trettigi biyomalzemeleri kopekler iizerinde
deneyen H. S. Levert, bu malzemeler icinde en uygun olanmm platin olduguna karar
vermigtir. 1886 yilinda nikel kaplamali ¢elikten ortopedik plaka ve vidalar tedavi
amach kullanimistir. 1924 yilinda ise A. Zierold kopekler lizerinde yaptigi calisma
sonucunda demir ve ¢eligin ¢ok hizli korozyona ugrayip komsu kemikte emildigini,
bakwr, magnezyum ve nikelin dokularda renk degisimlerine sebep oldugunu, altin,
glimiis, ve aliiminyumun uygun oldugunu ancak mekanik olarak yeterli olmadigim

gormiistiir [3].

2.2.2 Korozyon direnci

Insan viicudu korozyon agisindan oldukca agresif bir ortamdir. Sulu bir ortam
olmasmm yani sira anyon, katyon (CI, HCO3’, HPO42', Na2+, K, Ca2+, Mgz+) Ve
proteinlerce zengindir. Biyoaktiviteden dnce aranmasi gereken 6zellik malzemenin
korozyona direngli olmasidr [10]. Bu durum metalik biyomalzemelerde korozyon
riskini artirmaktadwr. Metalik biyomalzemenin korozyona ugramasi implantin
mekanik Ozelliklerinin zayiflamasi, konumunun degismesi ve c¢evrelendigi organ
veya dokular icin zararlar ile sonuglanabilir [1]. Viicut i¢inde korozyonu
engellemenin en etkili yolu metalik malzeme iizerinde oksit tabakasi olusturmaktir

[11].

Bir malzemenin biyomalzeme olarak kulanilmasi i¢in dncelikle korozyon direnci

aragtiriimalidir. Ornegin, altin dental uygulamalarda kullanilabilmesine ragmen zayif



mekanik Ozellikleri ve yiksek yogunlugu sebebiyle ortopedik uygulamalarda
kullanilamamaktadr. Korozyon direnci s6z konusu oldugunda akla gelen ilk
biyomalzeme titanyumdur. Yiizeyinde korozyona ugramasmi engelleyen ve
fizyolojik kosullarda bunu koruyabilen pasif bir tabaka olusturur. Mikkemmele yakin
korozyon direncinin yaninda titanyum, ¢elik ve kobalt-krom alagimlar1 kadar sert ve
dayanikli degildir. Kobalt-krom alasimlar1 da yiizeylerinde pasif bir tabaka
bulundururken titanyum gibi fizyolojik kosullarda korozyona dayaniklidir ve
ortopedik uygulamalarda kullanilirlar. Paslanmaz ¢eliklerin yilizeyinde bulunan pasif
tabaka ise titanyum ve kobalt-krom alagsimlarindaki kadar dayanikli degildir [1].

Bir implantin korozyona ugramasi durumda hastada agr1 ve sislik belirtileri ortaya
cikar. Cerrahi gozlemde ise implant1 ¢evreleyen dokuda renk degisimi ve metal
parcagiklarina rastlanabilir. Korozyon ortopedik implantlarda rastlanan mekanik
hasarlarda da kritik rol oynamaktadr ve yorulma hasarlar1 viicut sivis1 gibi tuzlu

ortamlarda artis gostermektedir [1].

2.2.3 Biyoaktivite

Viicut igerisine yerlestirildiginde, malzeme-doku arayilizeyinde kendine O6zgii
biyolojik bag olusturabilen malzemelere biyoaktif malzemeler denir. Bagin olugma
stiresi, kuvveti ve mekanizmas1 biyomalzemelere gore farklilk gosterebilir [10].
Biyoaktif malzemeler doku veya kemigin rejenerasyonunu engellemez hatta bunun
icin biyolojik olarak doku veya kemige rehberlik eder [5]. Malzeme-doku
araylizeyinde olusan bag, doku tipi, yasi, saglhgi, doku i¢i kan sirkiilasyonu, arayiizey
hareketliligine baghdir. Ayrica implant bilesimi, implantin yiizey morfolojisi,
gozeneliligi, faz sayis1 ve mekanik yiklemeye gore de degisim gosterebilir.
Biyoaktivitesi en yiiksek malzemeler seramik ve cam-seramiklerdir [6].

Prostetik uygulamalardan kullanilacak malzemeler uygun mekanik &zelliklerinin
yaninda biyoaktif de olmalidirlar. Biyoaktivitenin tayini i¢in yapay olarak laboratuar
ortaminda (in vitro) hazrlanmis viicut sivis1 kullanilir. Malzeme eger biyoaktif ise

belli bir stirenin sonunda yiizeyinde apatit tabakasi olusmaya baglayacaktir [10].



2.2.4 Uygun mekanik ozellikler

Biyomalzemeler uygun kimyasal ve biyolojik 6zelliklerinin yanisira uygulandiklari
bolgeye miinasip mekanik 6zelliklere sahip olmalidrlar. implant ile doku, kemik
veya organlarm mekanik Ozelliklerinin uyusmamasi1 durumunda hasta viicudunda
gecici veya kalici zararlar olusacaktir. Bu nedenle, ortopedik imlantlarin mekanik
ozelliklerinin kemige oldukca yakin olmasi istenmektedir. insan viicudunda bulunan
kemikler kortikal ve trabekiiler kisimlardan olusmakta ve hidroksiapatit
(Cao(PO4)(OH),) ile trikalsiyum fosfat (Caz(PO4)2) igermektedir. Bu kemikler
gozenekli bir yapida olup dogal kemik iligi ile doldurulmus vaziyettedirler.
Kemiklerde bulunan gdzeneklerin boyutlar1 100 ile 500 pm arasinda degismektedir.
Ayrica yapismda bulunan kolajen esnekligi ile HA’nm gevrek kirilmasini
engellerken, HA ise kolajenin plastik deformasyona ugramasimi engeller. Sekil 2.2
de dogal kemik dokusu ve hidroksiapatitin SEM goriintiileri verilmistir. Kullanilan
biyomalzeme ile ¢cevrelendigi veya temas halinde oldugu doku, organ ve kemiklerin
mekanik Ozelliklerinin ¢ok farkli olmasi durumunda hem dokularda hem de
biyomalzemede hasarlar olusacaktir. Ornegin, viicuda implante edilen protezin
mukavemetinin ¢evrelendigi kemigin mukavemetinden ¢ok fazla olmasi gerilme

yigilmasina sebep olur [11].

Sekil 2.2 : Dogal kemik dokusu (a) ve hidroksiapatitin (b) SEM goriintiileri [11].

Cizelge 2.2° de insan kemiginin mekanik Ozellikleri ve yasa gore degisimi
verilmistir. Cizelge 2.3’ de ise hidroksiapatitin mekanik Ozellikleri verilmistir.
Cizelge 2.4° de ise kemik, dis ve bazi biyomalzemelerin mekanik o6zellikleri
karsilastiridmistir [13].
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Cizelge 2.2 : Insan kemiginin mekanik dzellikleri ve yasa gore degisimi [12].

Kinlma Kopma Kopma  £postik Modiil  Yogunluk
viikii (kg) ~ Dayamm  Uzamasi kg/mmd)  (glem?®)
(kg/mnr) (%)
Gene 73.03 10.27 173 1766 1.93
Yash 61.87 7.73 1.27 1500 1.80

Cizelge 2.3: Hidroksiapatitin mekanik 6zellikleri [11].

Elastisite modiilii (GPa) 4.0-117

Basma mukavemeti (MPa) 294
Egilme mukavemeti (MPa) 147
Sertlik (Vickers, GPa) 3.43
Yogunluk (teorik, glem®) 3.16

Cizelge 2.4 : Kemik, dis ve bazi biyomalzemelerin mekanik 6zellikleri [13].

Malzeme Elas;icl; P:/L[)Odﬁl Yogunluk (g/cm®)  Mukavemet(MPa)
Sert oread, dis, 17 18 130 (cekme)
Dis Dentini 18 2,1 138 (basma)
Dis Minesi 50 2,9 -
Polimerler 1-3 0,94-1,18 30-65 (¢cekme)
Metaller 110-230 4,5-8,3 660-1800 (¢ekme)
Kompozitler 10-215 1,55-1,63 570-1240 (gekme)

170-260 (basma)

2.2.5 Uygun tasarim

Kimyasal, biyolojik ve mekanik 6zellikleri ile yeterli olan bir biyomalzeme uygun
tasarlanmadig: takdirde uygulandig1 bolgede beklenmedik hasarlara sebep olacaktir.
Spesifik uygulama alanlarma 6zel tasarlanmayan malzemeler kullanim esnasinda
yorulma ve aginma gibi 6nemli hasar mekanizmalarinin devreye girmesiyle viicuda
zarar verirler. Bu nedenle uygun tasarim biyomalzemelerin sahip olmasi gereken

kritik 6zelliklerdendir [13].
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2.3 Biyomalzemelerin Simflandiriimasi

2.3.1 Metalik biyomalzemeler

Metaller biyomalzemelerde en ¢ok tercih edilen malzemelerdir [5]. insan viicudunda
kullanilmak {izere firetilen ilk metalik biyomalzeme 1910’ larm basinda W.D.
Sherman’in vanadyum c¢eliginden gelistirdigi ve kendi ismi ile anilan Sherman
plakasidir. Biyomalzeme iiretiminde kullanilan diger metaller; demir, bakir, krom,
kobalt, titanyum, tantalyum, niobyum, molibden, platin, altmn, glimiis ve tungstendir.
Ancak bu metaller viicut i¢erisinde smirh miktarda kullanildig: takdirde insan sagligi
icin bir tehlike arz etmez Viicut sivis1 metaller i¢in oldukc¢a korozif bir ortam
oldugundan biyomalzeme olarak kullanilmas:1 planlanan metal oldukca hassas
secilmelidir. Metaller {istiin mekanik ve kimyasal dayanimlar1 nedeniyle giinlimiizde
ortopedik protezlerde en ¢ok kullanilan malzemelerdir [1]. Medikal uygulamalarda
malzeme se¢imi oldukga kritik ve karmasiktir. Kimyasal ve mekanik 6zelliklerin
yaninda biyolojik gereksinimler g6z Oniinde bulundurulmahdw. Metalik
malzemelerin diz ve kalca protezleri, kemik plakalar, omurga flizyonu cihazlari
olarak kullanabilmelerinin sebebi mekanik ve biyolojik gereksinimlere cevap
verebilmeleridir. Ayrica metallerin seramik ve polimerlere kiyasla {istiin dayanim,
stineklilik ve islenebilme gibi bircok avantaj1 vardir. Metaller, alternatifleri olan cogu
dogal biyomalzemeye gore yiksek yogunluk ve dayanima sahiptir. Ayrica bigim
bellekli alagimmlar {retilebilir olup, gdz ve kalp uygulamalarinda siklhkla
kullanilmaktadirlar. Metalik biyomalzemeler dokiim, bilgisayar destekli tasarim ile
isleme ve toz metalurjisi yontemleri ile tretilebilirler [14]. Giiniimiizde kullanilan

onemli metalik biyomalzemeler paslanmaz ¢elik, titanyum/titanyum alagimlar1 ve
kobalt-krom alagimlaridir [1].

Biyomalzeme yapiminda kullanilan paslanmaz ilk ¢elik 302 kalite celiktir ve
vanadyum celiginden hem mekanik 6zellikler hem de korozyon direnci agisindan
daha Ustiindir. Vanadyum ¢eliginin, Yyasayan organizmalarda (in vivo)
gerceklestirilen testler sonrasi korozyon direncinin uygun olmadigint saptanmis ve
biyomalzemelerde kullanilmasina son verilmistir. Daha sonra tuz iceren sulu
ortamlarda korozyon direncini artirmak amaciyla molibden ilaveli paslanmaz ¢elik
kullanilmistir. Bu alagim ‘316 paslanmaz ¢elik’ olarak bilinmektedir. 1950’ lerde 316

paslanmaz celiginin karbon orani daha istiin korozyon direnci saglamak amaciyla
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%0.08” den %0.03° e disiiriilmiistiir. Bu yeni alasima ise ‘316L paslanmaz ¢elik’
denmistir. Ostenitik paslanmaz gelikler biyomalzeme iiretiminde en ¢ok tercih edilen
celik grubudur [1]. % 16-30 krom, % 10-25 nikel, %7’ ye kadar molibden, % 0.40' a
kadar karbon ve diigiik miktarda mangan titanyum, niobyum, bakir ve tantalyum gibi
diger alasim elementlerini icermektedirler [13,15]. Ostenitik ¢eliklerin icerdigi nikel
Ostenit fazimi sabitler ve korozyon direnci saglar. Cizelge 2.5° de implant
uygulamalarinda kullanilan 316L paslanmaz ¢eligin mekanik 6zellikleri verilmistir.
Korozyona olduk¢a dayanikli olan bu ¢elikler yiiksek gerilme altinda ya da oksijence
fakirlesmis bolgelerde korozyona ugrayabilirler [1]. Sekil 2.3 de paslanmaz ¢elik

implant uygulamalarna ait 6rnekler gosterilmistir [5].

Cizelge 2.5 : implant uygulamalarinda kullanilan 316L paslanmaz ¢eligin mekanik
ozellikleri [1].

Maksimum Cekme  Akma Mukave meti

i (o)
Islem Gerilmesi (MPa) (MPa) Uzama (%)
Tavianmis 485 172 40
Soguk islenmis 860 690 12

Sekil 2.3 : Paslanmaz ¢elik implant uygulamalarina ait drnekler [S].

Paslanmaz ¢elik haricinde kullanilan metallerden bir digeri kobalt-krom
alasimlaridir. Kobalt-krom alasimlar1  kobalt-krom-molibden ve kobalt-krom-
molibden-nikel igeren alagimlar olmak {izere ikiye aymrilmustir. Bunlardan ilki
dokiilebilir iken ikincisi doviilerek iretilmektedir [1]. ASTM’ ye gdre biyomalzeme
olarak kullanilabilecek dort tane kobalt-krom alasim vardir; F75, F90, F562, F563.
Bu alagmmlarin mekanik ozellikleri Cizelge 2.6° da gosterilmistir. Kimyasal

bilesimleri ise Cizelge 2.7’ de verilmistir.
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Cizelge 2.6 : Kobalt-krom alagimlar1 mekanik 6zellikleri [1].

Ozellik F75(CoCrMo)  F90(CoCrWNi) F562(CoNiCrMo)
Cekme(l\l\j;ﬂ;;wemeti 655 360 793-1000
Akma z\'cﬂlfalza)ve meti 450 310 240-655

Uzam (%) 8 10 50
pleidlm - .
Yoruln(1|i1/| E;)yamml 310 i} -

Cizelge 2.7 : Kobalt-krom alasimlar1 kimyasal bilesimleri [1].

F75 F90 F562 F563

Element Enaz En Enaz En Enaz Eng¢ok Enaz En
cok cok cok

Cr 27.0 30.0 19.0 21.0 19.0 21.0 18.0 22.0

Mo 5.0 7.0 - - 9.0 10.5 3.0 4.0
Ni - 2.5 9.0 11.0 33.0 37.0 15.0 25.0
Fe - 0.75 - 3.0 - 1.0 4.0 6.0
C - 0.35 0.05 0.15 - 0.025 - 0.05
Si - 1.0 - 1.0 - 0.15 - 0.50
Mn - 1.0 - 2.0 - 0.15 3.0 4.0
\W - - 14.0 16.0 - - 3.0 4.0
P - - - - - 0.015 - -

S - - - - - 0.010 - 0.10
Ti - - - - - 1.0 0.50 3.50

Kobalt-krom alagimlarinda bulunan molibden elementi daha ince taneli bir yap1
olusturmaya yardimci olarak malzemeye yikksek mukavemet saglar. Krom,
dayanimin yanisira korozyon direncine katkida bulunur [1]. Nikel ilavesi ise
malzemenin yorulma direncini artrrarak kullanim 6 mriinii uzatmaktadr. Kobalt-krom
alasimlar1 paslanmaz celik biyomalzemeler ile kiyaslandiginda daha istiin mekanik
ozellikler ve talashi islenebilme Ozelligine sahiptirler. Sekil 2.4’ de kobalt-krom

alasimindan imal edilmis kalga protezi gosterilmistir [16].

14



Sekil 2.4 : Kobalt-krom alasimindan imal edilmis kalga protezi [16].

Asinma veya korozyon sonucu implanttan serbest kalan metalik malzemeler organ ve
dokulara zarar vermektedirler. Yapilan deneyler sonucu kobaltin insan kemik

hiicrelerine zarar verdigi saptanmigtir [1].

Titanyumun biyomalzeme olarak kullanilmaya baslanmasi1 1930 lara rastlamaktadir.
Kediler iizerinde yapilan deneylerde kalca kemiklerine yerlestirilen titanyum
implantlarin viicuda zarar vermedigi kesfedilmistir. Ayrica 4.5 glcm3 olan diisiik
yogunlugu ve iistiin mekanokimyasal 6zellikleri biyomalzeme olarak kullanilmasina
olumlu katkilar saglamistir. Ticari olarak kullanilan alasimlandirilmamis titanyum
(ASTM F67) dort ayr1 derecede tiretilir. Bunlar1 birbirinden ayiran oksijen, demir ve
azot gibi elementlerin malzeme icerisindeki oranlaridir. O zellikle oksijen siineklik ve
mukavemet iizerinde bliylk etki sahibidir. Cizelge 2.8° de bazi implantlarin 6zgiil
agirhiklar: gosterilmistir [1].

Cizelge 2.8 : Bazi implant malzemelerinin 6zgiil agrliklar: [1].

Alasim Yég/::l;lgl;k
Titanyum ve alagimlar1 45
316 Paslanmaz Celik 7,9
CoCrMo 8,3
CoNiCrMo 9,2
NiTi 6,7

Biyomalzeme olarak en yaygin kullanilan titanyum alasimi TIEAKV (ASTM F136)

alagmmudir. Baslica alasim elementleri aliiminyum(% 5,5-6,0) ve vanadyum(%3,5-
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4,5) dur. 550 MPa’ lk yorulma direnci kobalt-krom alagimindan iiretilmis
implantlara ¢ok yakmdir [1]. Cizelge 2.9’ da ise titanyum ve Ti6AKV alasimmin
kimyasal bilesimleri verilmistir [1].

Cizelge 2.9 : Titanyum ve Ti6Al4V Alasiminin kimyasal bilesimleri (% agirhik) [1].

Element Derece 1 Derece 2 Derece 3 Derece 4 Ti6Al4V

N 0,03 0,03 0,05 0,05 0,05

C 0,10 0,10 0,10 0,10 0,08
H 0,015 0,015 0,015 0,015 0,0125

Fe 0,20 0,30 0,30 0,50 0,25

(0] 0,18 0,25 0,35 0,40 0,13
e|£n11%\etr|er < %4.0 < %4.0 < %4.0 < %4.0 < %4.0
Ti Geriye Geriye Geriye Geriye Geriye

: kalan kalan kalan kalan kalan

Titanyum allotropik déniisiime sahip bir malzemedir. 882 C’ ye kadar hegzagonal
sik1 paket (a-Ti) yapisini korurken bu sicakhigin tizerinde hacim merkezli kiibik (B-
Ti) yapiya doniisiir. Titanyum alagimlandirilarak ve termomekanik iglemler ile
mukavemet kazandmilabilen bir malzemedir. Aliminyum titanyumun doéniisiim
sicakhigmi yikselterek o fazini stabilize ederken, vanadyum B fazim stabilize edici
yonde etki eder. Aliiminyum katkis1 ayrica mekanik 6zelliklerini iyiden mitkemmele
yakmn seviyeye ¢ikarrken yiksek sicakliklarda (300-600 C) oksidasyon direnci de
kazandirir [1]. Bir diger titanyum alasimi olan Til3Nb13Zr, %13 niobyum (Nb) ve
%13 zirkonya (Zr) icerir. Su verilme sonrasi martenzit yapiya sahip olan bu alagim
yiiksek krozyon direnci ve diisiik elastik modiile sahiptir. Titanyum ve alagimlarmnin
mekanik dzellikleri Cizelge 2.10” da verilmistir [1].
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Cizelge 2.10 : Titanyum ve alagimlarinin mekanik 6zellikleri [1].

Derece Derece Derece Derece

Ozellik 1 5 3 4 Ti6AI4V  Til3Nbl13Zr
Cekme
Mukavemeti(MPa) 240 345 450 550 860 1030
Akma
Mukavemeti(MPa) 170 275 380 485 795 900
Uzama(%) 24 20 18 15 10 15
Kesit Daralmasi 30 30 30 25 25 45

Ticari saf titanyum ve Til3Nb13Zr disindaki alagimlarmin elastik modiilii yaklagik
olarak 110 GPa’ dir. Ustiin biyouyumluluk ve korozyon direncinin yaninda titanyum,
diisiik kayma mukavemetine sahiptir. Bu nedenle kemik i¢ci vidalar, plakalar ve

benzer uygulamalar i¢in tercih edilmezler [1].

Titanyum alagimlarindan titanyum-nikel alagimlarinin en 6nemli 6zelligi sicaklik ile
sekil degistirebilmeleridir. Titanyum-nikel alagimlarmnin bu 6zelligi ilk kez Buehler
ve Wiley 1963 yilinda gozlemlenmistir [1]. Sekil hafizali bu alagimlar ortodontik
teller, yapay kalplerde kullanilmak {izere yapay kaslar, stentler ve ortopedik
kelepcelerde kullanilmaktadirlar. Sekil 2.5’ de titanyum stent ve Sekil 2.6° da
titanyum dis protezi gosterilmistir [17,18].

Sekil 2.6 : Titanyum dis protezi [18].
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Celik, kobalt-krom alagimlar1 ve titanyum diginda biyomalzeme olarak kullanilan
metaller tantalyum, altm, platin grubu metaller (Pt, Pd, Rh, Ir, Ru ve Os), bakir,
nikel, giimiis, civa ve aliminyumdur. Ancak mekanik veya kimyasal
dezavantajlarindan dolay1 yeni nesil biyomalzemelerin kesfinden sonra kullanimlari
olduk¢a azalmigtir [1]. Tantalyumun mekanik dayanim diisiik, yogunlugu yiksektir.
Platin grubu metaller ¢ok {istiin korozyon direncinin yaninda oldukga diisiik mekanik
ozelliklere sahiptirler [14].

2.3.2 Polimerik biyomalzemeler

Polimerik biyomalzemeler prostetik, optik, dental ve ila¢ salmimi gibi uygulamalarda
yaygm olarak kullanilmaktadrlar. En bliylk avantajlar1 metal ve seramiklere gore
karmasik sekillerde iiretilebilmeleridir. Polimerik biyomalzemelerden beklenen
ozellikler diger biyomalzemeler gibi biyouyumluluk, uygun mekanik ve kimyasal
ozellikler, steril edilebilme ile iglenebilmedir [1]. Biyomalzemelerin 6nemli bir
smifin1 teskil eden polimerler yap1 ve 6zellik olarak genis bir dagilima sahiptirler.
Temel olarak kovalent bagh molekiillerden olusan bu yapilar ikincil baglar1 da
biinyelerinde bulundururlar. Bu wuzun zincirler kolayca bikiilebilirler [7].
Polimerlerin fiziksel 6zellikleri kimyasal bilesimleri ve zincirlerin dizilimlerine
olduk¢a baghdir. Bu da istenilen 6zellikte kolayca tiretilebilmeleri demektir. Cizelge
2.11° de yaygm olarak kullanilan polimer biyomalzemeler ve uygulama alanlari
verilmistir [1].

Dogal polimerler biyolojik olarak iretilirler. Proteinler, polisakkaritler  ve
polintikleotidler (DNA ve RNA) baslica dogal polimerlerdir. Cozelti/jel, siinger,
kiire/mikrokiire, tlipp, membran ve toz formda iiretilebilen dogal polimerler ilag
salmm sistemleri, ortopedik protezlerin kaplanmasi, kemik dolgu ve onarimi gibi
alanlarda biyomalzeme olarak kullanilirlar.

Sentetik polimerler ise kimyasal stabilite, korozyon direnci, yliksek mukavemet,
diistik alerjenite ve uygun ila¢ salmimmi profili ile dolgu malzemesi, damar protezleri,
kalp kapakc¢iklari, eklem, ¢cene, burun ve dis kulak protezleri ve kalp pili gibi birgok
uygulamada kullanilmaktadirlar [1,7].
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Cizelge 2.11 : Polimer biyomalzemeler ve uygulama alanlari [1].

Polimer Cesidi Uygulama
Kan ve soliisyon torbasi, diyaliz
Polivinilkloriir (PVC) gerecleri, cerrahi paketler, kaniil, katater
sisesi
Polietilen (PE) Katater, ortopedik implatlar
Polipropilen (PP) Yapay damarlar, dikis malzemeleri
Polimetil- metakrilat (PMMA) Kemik dolgu malzemesi, gozi¢i lensler
Polistiren (PS) Filtreler, doku kiiltiir kaplar1

Polietilen-tereftalat (PET) Dikis ipi, yapay damarlar, kalp

kapak¢1g1
Politetrafloroetilen (PTFE) Katater, yapay damarlar
Politiretan (PU) Film ve boru sistemleri
Poliamid (Naylon) Katater ve dikis ipi

Polimerler sentetik veya dogal yollarla elde edilebilirken, sentetik polimerler
mekanik acidan daha elverisli olsa da dogal polimerler biyouyumlu ve
biyo¢Ozlinlirdiir. Ancak iretim kistlamalar1 mevcuttur. Sentetik ve dogal
biyomalzemelerin olumlu katkilarindan birlikte faydalanilmasi i¢in bu malzemeler
karistrilmasiyla yeni malzemeler gelistirilmistir. Boylelikle hem termal ve mekanik
Ozellikler agisindan tistiin hem de biyouyumluluk bir malzemede toplanmustir. Dogal
olarak hayvanlardan elde edilen polimerler ¢itosan, kolajen, ¢itin, keratin, elastin ve
ipektir [13]. Metal ve seramik biyomalzemelere gbre daha kolay islenmeleri,
ekonomik olmalari, genis yelpazede kimyasal ve fiziksel 6 zelliklerde iiretilebilmeleri
gibi avantajlarmin yaninda zayif mekanik 6zellikleri, zor steril edilmeleri ve
kullanimlari sirasinda sagliga zararl bazi kimyasallar agiga ¢ikarmalari polimerlerin
biyomalzeme olarak kullanilmalarmi  kisitlar. Siklhikla kullanilan  polimer
biyomalzemeler; polivinilklor (PVC), polistiren (PS), polietilen (PE), poliamid ve
polipropilen (PP)’ dir [19,20].
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2.3.3 Kompozit biyomalzemeler

Kompozit kavrami, iki veya daha fazla, birbirinden kimyasal ve fiziksel olarak ayri
malzemenin ustiin 6zelliklerinden yararlanilmak iizere bir araya gelerek ihtiva ettigi
malzemelerden daha istiin Ozelliklere sahip yeni malzemeyi tanimlamakta
kullanilmaktadir [21]. Biyomalzeme olarak iiretilen kompozitlerde de bilesenlerin
istiin mekanik ve biyolojik ozelliklerin faydalanilmasi esastir [20]. Kompozit
biyomalzemeler polimer matrisli kompozitler, metal matrisli kompozitler ve seramik
matrisli kompozitler olmak iizere iic grupta toplanabilir. Metal matrisli kompozitlere
HA katkilr titanyum matrisli kompozitler, polimer matrisli kompozitlere polietilen
matrisli HA Katkili kompozitler, seramiklere ise HA matrisli paslanmaz ¢elik katkil
kompozitler 6rnek olarak gosterilebilir. Kompozit biyomalzemeler, biyo-inert, biyo-
aktif ve ¢oziinebilir olabilirler [19]. Kemik dokusu, damar sistemi, kalp kapak¢iklari
ve sinirdoku sistemlerinde kompozit biyomalzemeler kullanilmakta ve kullanimlari

giderek artmaktadir [22].

2.3.4 Seramik biyomalze meler

Seramikler yapilarinda bulunan baglar ve sahip olduklar1 az sayida kayma sistemleri
nedeniyle sert ve kirillgandirlar. Bu nedenle tarihte birgok uygulamalari bulunmasima
ragmen biyomalzeme olarak kullanimalar1 son yiizyilla kadar yayginlagmamustir.
Yeni gelistirilen tretim teknikleri ile birlikte seramikler biyomalzeme olarak
kullanilmaya baslanmustir [1]. Seramiklerin karakteristik Ozellikleri sert, kirilgan,
gozenekli, korozyona ve viicut sivilarina direngli, yiiksek basma mukavemetli ve
biyouyumlu olmalaridir. Bu 6zellikleri sayesinde ortopedik, dental ve kalp ile ilgili
uygulamalarda kullanilmaktadirlar. Seramik malzemenin biyomalzeme olarak
kullanilmasi i¢in,

e Toksik olmamasi,

e Kanserojen olmamasi,

e Alerjik olmamasi,

e Biyouyumlu olmasi,

e Uygulandig1 bolgede etkin bir foksiyona sahip olmasi gerekmektedir [1].
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2.3.4.1 Aliimina (Al;O3)

Oksit biyoseramikler smifinda yer alan aliimina yiiksek yogunluk, korozyon direnci,
yiiksek dayanim ve biyouyumluluk 6zellikleri ile ortopedik ve dental uygulamalarda
kullanilmaktadir. Bu uygulamalarda kullanilan kullanilan aliimina polikristalin a-
AbO3 1600-1700°C’de sinterlenerek biyomalzeme halini alir. % 99.7 safliga sahip
aliminanin mekanik 6zellikleri Cizelge 2.12° de verilmistir [23].

Cizelge 2.12 : % 99.7 safliga sahip aliminanin mekanik 6zellikleri [23].

Ozellik Deger

Yogunluk (g/cm?) 3,96
Cekme Mukavemeti
(MPa) 220
Egme Mukavemeti (MPa) 410
Elastik Modiil (GPa) 375
Kirilma Toklugu 4.5
(MPa.m'?)

2.3.4.2 Zirkonya(ZrOy)

Zirkonya yiiksek kmrilma toklugu, yiikksek mukavemet, Kimyasal kararhlik, iistiin
asinma ve korozyon direnci, yiksek sertlik, diisik 11l iletkenlik ve biyouyumluluk
gibi Ozellikleri ile biyomalzeme olarak kullanilmaya elverisli bir malzemedir.
Zirkonya oda sicakliginda monoklinik, 1180 ile 1205°C arasinda tetragonal, bu
sicakligin iizerinde ise kiibik yapidadir. Bu yapilar aras1 gecis, malzemede hacimsel
olarak degisime neden olmakta ve liretim esnasinda malzemede hasar olusumuna
sebep olmaktadir. Bunun engellenmesi kalsiyum (Ca), magnezyum (Mg), aliiminyum
(Al) ve ytriyum (Y203) ile zirkonyanin stabilize edilmesi ile saglanabilir. Bu
stabilizatorlerden en ¢ok kullanilan ytriyumdur. Ytriyum ile stabilize edilen zirkonya
oda sicakliginda boyutsal kararlihga ve yilksek mekanik dayanima sahip olur [24].
Sekil 2.7° de zirkonyadan imal edilmis biyomalzemelere 6rnekler gosterilmistir [25].
Cizelge 2.13° de zirkonyanin mekanik 6zellikleri siralanmustir [24]. Cizelge 2.14° de
ise alimina ve zirkonya biyomalzemelerin sahip olmasi gereken Ozellikler

gosterilmigtir. [1].
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Sekil 2.7 : Zirkonyadan imal edilmis biyomalzemelere drnekler [25].

Cizelge 2.13: Zirkonyanin mekanik 6zellikleri [24].

Ozellik Deger
Basma Dayanimi(MPa) 1700-2000
Elastik Mod1il(GPa) 195-210
Sertlik(HV) 1100-1200
Poisson Orani 0.27
Yogunluk(g/cm®) 5.5-6.5

Cizelge 2.14: Aliimina ve zirkonya biyomalzemelerin sahip olmasi1 gereken
ozellikler [1].

Ozellik Aliimina Zirkonya
Elastik modiil(GPa) 380 190
Egme direnci (GPa) >0,4 1,0

Sertlik (mohs) 9 6,5
Yogunluk(g/cm®) 3,8-3,9 5,95
Tane boyutu (um) 4,0 0,6

2.3.4.3 Hidroksiapatit (HA)

Insan viicudunda bulunan kemikler kortikal ve trabekiiler kisimlardan olusmakta ve
hidroksiapatit (Ca1o(PO4)s(OH),) ile trikalsiyum fosfat (Ca3z(PO4),) icermektedir.
Biyoseramiklerden biri olan ve biyoaktivitesinden dolayr kimyasal olarak canl
kemige baglanabilen, mikemmel biyouyumlulugu ile bilinen ortopedik ve dental

uygulamalarda kullanilabilen en popiiler biyoseramik olan HA kemik, dis ve dis
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minesi dokusunun inorganik yapismni olusturan kalsiyum fosfat esasli bir seramik
olup, biyouyumlulugu nedeniyle yapay kemik olarak cesitli protezlerin yapiminda,
catlak ve kirk kemiklerin onarimmda ve metalik biyomalzemelerin kaplanmasinda
kullanilmaktadir [1].

HA hekzagonal rombik kafes yapisinda olup, ideal Ca/P oranm1 10/6 ve hesaplanan
yogunlugu 3.219 gr/cm™ tiir. HA, sert dokularla direkt kimyasal bag kurar. HA
partikiillerinin yada gdzenekli bloklarin kemige yerlestirilmesinde; yeni doku, 4-8
haftada sekillenir. Gozenekli yapisi; hiicrelerin, gbézeneklerin igine dogru
bliylimesinden dolayi, dokularn implanta niifuz etmesini saglar. Ayrica
hidroksiapatitin yapisindaki gozenekler, bir kanallar sistemi gibi davranip, kemik
yapiya kanin ve diger 6nemli viicut sivilarinin ulasmasmi saglar. HA’ in emilimi
yilda % 5-10 hizla gerceklesir. Yapilan deneylerde HA implantlarin, Oncelikle
fibrovaskiiler doku ile kaplandig1 ve zamanla bu dokudaki olgun lamellerin, kemige
dontistligii tespit edilmistir. Tiim bu tstiin 6zelliklerine ragmen saf HA nin mekanik
ozellikleri zayiftir [1]. Cizelge 2.15° de HA’ in karakteristik 6zellikleri verilmistir
[11]. HA’in kristal yapis1 Sekil 2.8” de gosterilmistir [16].

Cizelge 2.15 : HA’ in karakteristik 6zellikleri 6zellikleri [1].

Ozellik De ger
Elastisite modiilii (GPa) 4,0-117
Sertlik (vickers) 3,43
Basma mukavemeti (MPa) 294
Egilme mukavemeti (MPa) 147
Yogunluk (g/cm®) 3,2
Krilma dayanimi (MPa.m*?) 0,7-1,2
Ergime noktasi ("C) 1614
Termal iletkenlik (W/cm.K) 0,013
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Sekil 2.8 : HA” in kristal yap1s1 [16].

Hidroksiapatit insan disi, kemigi, hayvan kemikleri ve mercanlardan dogal yollarla
elde edilebilirken yapay olarak da sentezlenebilirler. HA yapay olarak ilk kez Hayek
ve Newesly tarafindan 1963 yilinda kimyasal ¢oktiirme yontemi ile sentezlenmistir.
Dogal kaynaklardan elde edilmeyen HA yas veya kuru olarak iiretilebilir. Kuru
yontem, klasik seramik malzeme iretim yontemidir. Ancak istenilen mekanik
ozelliklere ulagilamamaktadir. HA 1000°C’ nin tizerinde TCP’a doniismektedir [13].
Kuru yontemde, fosfat ve kalsiyum tuzlar1 kullanilarak 1000°C’ nin iizerinde
reaksiyona girmeleri sonucu hidroksiapatit olusturulmaktadwr. Yas iiretim
yonteminde ise pH degerleri 12 olan, kalsiyum ve fosfat iceren iki ¢ozelti hazirlanir.
Ardindan fosfat iceren ¢ozelti kalsiyum igeren ¢ozeltiye azar azar eklenerek santrifiij
edilir. Elde edilen ¢okelti 90°C” ta kurutulur ve 1000-1200°C arasinda sinterlenir.
Sinterleme sonucunda HA elde edilir [16]. Hidrotermal yontemde ise kalsiyum ve
fosfat ¢okeltisine borosilikat cam tozu karistriir ve bu karisim nemlendirilir.
Ardindan 200-300°C’ de presleme yapilir. Bu yontemde dikkat edilmesi gereken
husus, cam ile su oranmin iyi ayarlanmasi gerektigidir. Su orani yiksek oldugu
takdirde mekanik Ozellikler olumsuz yonde etkilenecektir [13]. HA’ in iiretim
yontemi biyoseramigin uygulama alanmna gore gerektirdigi mekanik Ozellikler

acisindan farklhihk gosterir [11].

Hidroksiapatit mikemmele yakm biyouyumlulugu sayesinde ortopedik, optik ve
duyusal (yapay kulak, burun vb. ) uygulamalarda ve metalik biyomalzemelerin

kaplanmasinda tercih edilir. Sekil 2.9’ da HA orta kulak implantma ait 6rnekler
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gosterilmistir [11]. Sekil 2.10° da ise HA kaplanmis titanyum protez gdsterilmistir
[26].

Sekil 2.10 : HA kaplanmis titanyum protez [26].

2.3.4.4 Trikalsiyum fosfat (TCP)

Caz(POy), kimyasal formiiliine sahip olan trikalsiyum fosfat a, B, y ve o’ fazlari
olmak iizere dort sekilde kristallesebilmektedir. Biyomalzemelerde goriilen ve
kullanilan fazlar1 a- ve - TCP fazlardir. Yapilan calismalar - TCP fazinin 1120-
1290 °C araliklarinda o- TCP fazma doniistiigiinii géstermistir. TCP’ nin Ca/P orani
1.5” tir. Biyouyumlu bir seramik malzeme olan TCP en yaygin olarak kullanilan
biyoseramiklerdendir. Ancak zayif mekanik ozellikleri gelistirilmelidir [13]. TCP
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graniil, ¢imento ve blok seklinde ortopedik ve dental tedavilerde kullanilmaktadir
[16]. Ayrica ilag salinimi uygulamalarinda da tercih edilmektedir [1].

2.3.4.5 Camve cam-seramikler

Cam ve cam seramikler biyoaktif ve biyoinert (temasta oldugu doku ile etkilesime
girmeyen) olarak iki smifta incelenebilirler. Biyoaktif camlar ilk kez Hench ve
arkadaglar1 tarafindan gelistirilmistir. Biyoaktif camlar ile temasta bulundugu doku
arasinda olusan HA tabakasmm mukavemeti dokunun kohezif mukavemetine esit
veya bliylik olmaktadir. Yapilan son calismalara gore ortalama kristal boyutu 30 pm
ve ana kristal fazlar1 Na;CazSigOse ile CaP,Os olan cam seramikler insan kol ve
bacaklar1 ile karsilagtirilabilen mukavemet degerlerine sahiptir. Sekil 2.11° de
biyoaktif cam ve cam-seramiklerin insan viicudundaki uygulamalar1 gosterilmistir
[16].

-~ cam
cam
~ cam-scramik

cam

- cam

cam

cam

cam
cam-seramik

cam-seramik
cam-scramik
cam graniil

cam-seramik grantil
metal tizerinde cam ve
cam-scramik kaplamalar

Sekil 2.11 : Biyoaktif cam ve cam-seramiklerin insan viicudundaki uygulamalari
[16].
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Ortopedik uygulamalarda kullanilan cam seramiklerden biri apatit-wolastonit (A-W)
cam-seramiklerdir. Biyoaktif olan bu malzemeler MgO-CaO-SiO, cam matris
icerisinde kristal apatit-wolastonit icerirler. Insan kemigine yakin cekme
mukavemetine sahiptirler. Kokubo agirlikca % 34 SiO,, % 44.7 CaO, % 4.6 MgO,
%16.2 P,0Os ve % 0.5 CaF, kompozisyonlu bir apatit-wollastonit cam-seramik
gelistirmistir.  Biyoaktivite cam ve cam-seramiklerin bilesimlerine  gore
degismektedir. Cizelge 2.16° da yaygm olarak kullanilan biyoaktif cam ve cam-

seramikerin % agirlik olarak bilesimleri siralanmstir [15].

Cizelge 2.16: Yaygin olarak kullanilan biyoaktif cam ve cam-seramiklerin % agirlik
olarak bilesimleri [15].

e 555 BSOS S G Cam
Seramik
SiO; 45,0 45,0 45,0 52,0 40-50 34,2
P20s 6,0 6,0 6,0 6,0 10-15 16,3
CaO 24,5 12,3 24,5 21,0 30-35 449
Na,O - 24,5 24,5 21,0 5-10 -
B2O3 - - 5,0 - - -
CaF; - 12,3 - - - 0,5
K20 - - - - 0,5-3,0 -
MgO - - - - 2,5-5,0 4,6
ALO3 - - - - - -
TiO, - - - - - -
Tay0s5 - - - - - -

2.3.4.6 Magnezyum oksit (MgO)

Magnezyum insan viicudu i¢in ¢ok Onemli bir elementti. Kemik, protein, asit
yapiminda, B vitamini aktivasyonunda, kaslarin gevseme hareketinde, kanin
pihtilasmasinda, adenozin trifosfat {iretiminde aktif rol oynamaktadir. Ayrica insiilin
salgilanmas1 i¢in magnezyuma gereksinim vardir. Magnezyum insan viicudunda en
cok bulunan dordiincii elementtir. Bunun % 60’ 1 kemiklerde bulunmaktadr. Geri
kalan1 ise doku ve organlari olusturan hiicrelerin i¢inde bulunmaktadir. Kanda

bulunan magnezyum orani yalnizca % 1’ dir. Yapilan ¢aligmalarda kemiklerin
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kirilganhgmm icerdikleri magnezyum orantyla iniltili oldugu saptanmustir.
Magnezyum eksikliginde iskelet sistemi olumsuz etkilenmekte ve kemik gelisimi ile
osteoblastik aktivitede diisiis meydana gelmektedir [27]. Cizelge 2.17° de
magnezyum oksitin genel 6zellikleri verilmistir [27,28]. Sekil 2.12” de ise kristal
yap1s1 gosterilmistir [27].

Cizelge 2.17 : Magnezyum oksitin genel 6zellikleri [27,28].

Ozellik
Kristal yapis1 Yiizey merkezli kibik (a:4.216 A)
Yogunluk (g/cm®) 3.58
Kaynama noktas1 (°C) 3600
Erime noktas1 (°C) 2852
Basma direnci (MPa) 2200-2600
Sertlik (HV) 910
Elastik modiilii (GPa) 250
Cozuniirlik 0.00062 g/100 g su

Sekil 2.12: MgO’ in kristal yapis1[27].
Karmasik yapida olan ortopedik dokularin yapay olarak iiretilmesi, uygun mekanik,
kimyasal ve biyolojik 6zelliklere sahip malzemelerin eksikliginden dolayr olduk¢a
zordur. Bir bagka problem ise viicuda yerlestirilen implantin bakteriyel enfeksiyon
sonucu ikincil ameliyatlar, implant hasarlar1 veya enfeksiyonun viicuda yayilmasi
gibi insan saghgmi tehdit edici yonde sonuglar dogurmasidir. Magnezyum oksit
biyouyumlu, antibakteriyel ve uygun mekanik 6zellikleri ile ortopedik biyomalzeme
olarak gelecek vadeden bir malzemedir. Taneboyutu kiiciildiikkce antibakteriyel
0zelligi artmakta olan bu malzeme gelisen iiretim teknikleri ile birlikte biyomalzeme

olarak kullanilmaktadir [29].
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3. DENEYSEL CALISMALAR

Bu boliimde yapilan deneysel calismalar detayli olarak anlatidmistir.

3.1 Kullamilan M alzemeler ve Ozellikle ri

Bu ¢aligmada ticari sentetik HA (CSHA), ytrium stabilize zirkonya (3 mol Y;03-
ZrO7) ve magnezyum oksit (MgO) kullanilmistir. Hazirlanan kompozitlerin kodlar1

ve igerikleri Cizelge 3.1’ de verilmistir.

Cizelge 3.1: Hazirlanan kompozitlerin kodlar1 ve icerikleri

Numune Kodu Icerik
CSHA-5 CSHA-ag. % 10 ZrO,-% 5 MgO
CSHA-10 CSHA-ag. % 10 ZrO,-% 10 MgO

3.1.1 Ticari sentetik hidroksiapatit (CSHA)

Bu calismada Across Company A.S.’den temin edilen CSHA kullanimistir.
Ortalama partikiil boyutu 6.5 pum olan CSHA’ in partikiil boyutu dagilm grafigi
Sekil 3.1° de verilmistir.

9
8
7
=, B
X
= B
E
o 4
= 3
2
1
8.01 0.1 1 10 100 1000 3000

Partikiil Boyutu (pum)

Sekil 3.1: CSHA’ nin partikiil boyutu dagilim grafigi.
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3.1.2 Zirkonya (ZrQOy)

Katk1 malzemesi olarak kullanilan zirkonya 3 mol Y03 igermekte olan kismi
stabilize zirkonyadir. Ortalama partikiil boyutu 3.17 um olan zirkonyanm partikiil
boyutu dagilimi Sekil 3.2” de verilmistir.

Hacim (%)

N W A Y -

8.01 0.1 1 10 100 1000 3000

Partikiil Boyutu (um )

Sekil 3.2: Zirkonyanin partikiilboyﬁtu dagilim grafigi.

3.1.3 Magnezyum oksit (MgO)

Yapilan c¢alismada Alfa Aesar firmasindan temin edilen min. %95 safliktaki
magnezyum oksit kullanilmistir. Sekil 3.3 ortalama 26,2 pm partikiil boyutuna sahip
MgO’nun partikiil boyut dagilim grafigini gostermektedir.

8.01 0.1 1 10 100 1000 3000

Partikiil Boyutu (um)

Sekil 3.3: MgO’ in partikiil boyut dagilim grafigi.
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3.2 Kompozitlerin Hazirlanmasi

Ticari sentetik hidroksiapatite agirhk¢a % 10 zirkonya ayri ayri ile % 5 ve % 10
MgO ilave edilerek etanol ortaminda alumina bilya kullanilarak 150 rpm karigtirma
hiziyla Retsch marka jet degirmende 4 saat karistirildiktan sonra hazirlanan karigim
105 °C sicakliktaki etiivde kurutulmus ardindan 250 um elek agikligna sahip elek ile

elenmistir.

3.3 Partikiil Boyutu Analizi

CSHA, zirkonya, magnezyum oksit ve kompozitlerin partikiil boyutu dlgiimleri Sekil
3.4’de goriilen Malvern Instruments Mastersizer 2000 cihazi kullanilarak yapilmistir.
Cihaz partikiil boyutunu bilgisayar kontrollii olarak, matematiksel modiiller ve lazer

1511 yardimi ile yapmaktadir.

Sekil 3.4: Malvern Instruments Mastersizer 2000 cihaz.

3.4 Peletlerin Hazirlanmasi ve Sinterlenmesi

Kompozitler BS 7253 [104] standartina uygun olarak 10 mm ¢apli peletler halinde ve
350 MPa presleme basincinda preslenerek iiretilmistir. Ardindan Sekil: 3.5 de

goriilen Nabertherm marka firmda 5 °C/dk sinterleme hiziyla sitilarak 4 saat siire ile

1000, 1100, 1200 ve 1300 °C’de sinterlenmistir.
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Sekil 3.5 : Nabertherm marka sinter firmn.
3.5 Mikrosertlik Ol¢iimii
CSHA-5 ve CSHA-10 kodlu biyomalzemelerin 4 ayr1 sinterleme sicakligi i¢in 3 er

numunesinden Sekil 3.6°da goriilen HMV Shimadzu marka mikrosertlik test cihazi

ile 5° er 6l¢tim alinarak ortalama mikrosertlik degerleri elde edilmistir.

Sekil 3.6: HMV Shimadzu marka mikrosertlik test cihazi.

3.6 Basma Mukavemeti Ol¢iimii

CSHA-5 ve CSHA-10 kodlu biyomalzemelerin 4 ayri sinterleme sicaklig1 i¢in 4 ayr1
numunesine Sekil 3.7°de gosterilen 10 kN kapasiteli elektromekanik kontrollii
universal test cihazi kullanilarak 3 mm/dk. kafa hiz1 ile basma testi uygulanmis ve

ortalama basma mukavemeti degerleri belirlenmistir.
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Sekil 3.7: 10 kN kapasiteli elektromekanik kontrollii universal test cihazi.

3.7 X-Istm Kirimm ile Faz Analizi

Hazirlanan kompozitlerin kalitatif faz analizleri Sekil 3.8’de gosterilen Cu-Ka tiipli,
Bruker D8 Advance marka X- g1 difraktometresi ile yapilmustir.

Sekil 3.8: Cu-Ka tiiplii, Bruker D8 Advance marka X-1gmi difraktometresi.
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3.8 Taramah Elektron Mikroskobu (SEM) ile Mikroyap Analizi

Mikroyap1 analizi Sekil 3.9 ‘da goriilen Hitachi TM-1000 marka masa iistii taramal
elektron mikroskobu kullanilarak yapilmistir. Numuneler Sekil 3.10° da goriilen

cihaz ile mikroyap1 analizine hazirlanmstir.

Sekil 3.10 : DC Manyetik Alanda Sigratma/Plazma Destekli Kimyasal Buhar
Biriktirme Ince Film Kaplama Cihazi

3.9 Yogunluk Ol¢iimii

Yogunluk O6l¢timleri 1000, 1100, 1200, 1300°C sicakliklarda sinterlenmis tiim
numuneler i¢in Sekil 3.11° de goriilen hassas terazi ve diizenek ile Arsimet Metodu
kullanilarak yapilmistir. Bu metod yogunlugu dlgiilecek olan numunenin porlarinin
bir s1v1 yardimi ile doldurularak gerceklestirilmektedir. Bu islem i¢in numuneler kuru
agirliklart (my) alindiktan sonra 24 saat siire ile saf su igerisinde bekletilmistir. 24

saatin sonunda numunelerin yas (mp) ve diizenek igersinde iken askidaki agirliklari
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(mg) Olgtilmiistiir. Numunelerin yogunlugu (p) 3.1, porozite miktar1 (P) 3.2 ve su

emme miktarlari (a) 3.3 esitligi ile hesaplanmistir.

Sekil 3.11: Hassas Terazi ve Argimet Diizenegi.
p = my/(mg-my) (3.1)
P = (mg-my)/(ms-my) (3.2)
a = (mg-my)/my (3.3)

p = Numunenin yogunlugu (g/cm®)

P = Numunenin porozite miktar1 (%)

a = Numunenin su emme miktar1 (%)

My = Numunenin kuru agrhgi (g)

M, = Numunenin suda asili agirhigi (g)

mg = Numunenin 24 saat suda bekletildikten sonraki yas agirligi (g)

3.10 Yapay Viicut Sivis1t Hazirlanmasi (SBF) ve In Vitro Biyoaktivite Deneyi

Yapay viicut sivisi (SBF), igerinde bulunan malzemelerin ylizeyinde biyomimetik
olarak apatit mineralinin olugsmasini saglar [30]. Canlhi viicut igerisinde (in vivo)
yapilan biyoaktivite deneyleri etik agidan uygun olup olmadigi konusunda tartigmalar
devam ettigi i¢in SBF iireterek laboratuar ortaminda gerceklestirilen in vitro
caliymalara agirhik verilmistir [31]. Bu ¢aligmada da SBF kullanilarak malzemelerin
biyoaktiviteleri tayin edilmis ve Kokubo tarafindan gelistirilen regeteden
faydalanimistrr [32]. Cizelge 3.2” de hazirlanan SBF ’nin bilesimi verilmistir [32].
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Cizelge 3.2: Calismada kullanilan Kokubo’nun regetesine bagh kalarak hazirlanmig

SBF bilesimi [32].

Bilesik SBF
NaCl 11,994 g.
NaHCO3 0,525 g.
KCI 0,336 g.
K2HPO43H,0 0,342 g.
MgCh.6H,0 0,458 g.

AIN-HCI 60 ml.
CaCl, 0,417 g.
NaxSO4 0,107 g.
NH,C(CH,;0OH)3 9,086 g.

Biyoaktivite tayini i¢in SBF igerisinde bekletilecek olan malzemeler sirasiyla aseton,
etil alkol ve saf su ile yikanarak kurutulmuslardir. SBF hazirlamaya ilk olarak 750 ml
saf su 36.5 °C sicakliga kadar isitilarak baglanmis, sonrasinda Cizelge 3.4’te verilen
kimyasallar manyetik karigtirict yardimiyla karistirilarak sirasiyla eklenmistir. Tiim
kimyasallar eklendikten sonra ¢ozeltinin pH degeri IM’hk HCL ve TRIS
(hydroxymethyl aminomethane, NH,C(CH,OH)3) kulanilarak ayarlanmustr. Son
olarak hazirlanan ¢ozeltiye 36.5 °C sicakliga 1sitilmis saf su eklenerek 1000 ml’ye
tamamlanmistr. Bu islemler sirasinda SBF’nin pH ve sicakligi pH metre ile siirekli
olarak takip edilmistir. Hazirlanan SBF icerisinde herhangi bir ¢okelti olmamas1 ve
muhafaza edildigi ortam biiyik tasir. Yapay viicut sivis1 sabit 5 °C sicaklikta bir ay
stire ile muhafaza edilebilir. Hazirlanan SBF’nin pH’1 viicuda en yakm pH olan 7.4
degerindedir.

Cahsmada biyoaktivite deneyleri en iyi mekanik Ozelliklere sahip numunelere
uygulanmistir. Numuneler SBF ile doldurulmus Sekil 3.12 ‘te sematik olarak
gosterilen 250 ml’lik plastik (YYP) igerisine daldrilmug ve 1 hafta, 2 hafta, 3 hafta
ve 4 hafta stire ile bekletilerek biyoaktivite testine tabi tutulmustur. Yapilan
caliymada statik biyoaktivite testi uygulanmistr. Bekletilme siiresi boyunca yapay
viicut s1vist igerisindeki iyon konsantrasyonun degismesi sebebiyle SBF 48 saatte bir
taze olarak yenilenmistir. Bu sayede ortamin iyon konsantrasyonunun sabit kalmas1
saglanmistir. Bekletilme siiresi tamamlanan numuneler saf su ile yikanip oda
sicakhiginda kurumalar1 saglanmistir. In vitro deneyleri ve kurumalar1 tamamlanan

numuneler yiizeylerindeki HA tabakasmnin incelenmesi amaciyla taramal elektron
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mikroskobu ve ylizeyde olusan fazlarin belirlenmesi amaciyla X-Isin1 kirmmm cihaz

ile incelenmistir.

—f—= SBF

Silindirik
Numune
———= Plastik (YYD)
Sise

Sekil 3.12: Biyoaktivite diizenegi.
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4. DENEYSEL SONUCLAR

Bu boliimde yapay HA esasli kompozitlerin tiretiminde takip edilen sinterleme ve

katkilandirma gibi proseslerin sonucunda elde edilen verilere yer verilmistir.

4.1 Partikiil Boyut Dagilimi Sonug¢lan

Kompozit malzemelerin olusturuldugu HA, ZrO; ve MgO’in partikiil boyutu
degerleri ve dagilim grafikleri Boliim 3’te verilmisti. Sekil 4.1° de CSHA-5 kodlu
numunenin partikiil boyut dagilim grafigi verilmistir. Ortalama partikiil boyutu 9,2
pm’ dir. Sekil 4.2°de ise CSHA-10 kodlu numunenin partikiil boyut dagilim grafigi
verilmistir. Ortalama partikiil boyutu 7,4 pm’ dir. Cizelge 4.1’ de hazirlanan
kompozitlerin ortalama partikiil boyutlar1 gosterilmistir.

Cizelge 4.1 : Hazirlanan kompozitlerin ortalama partikiil boyutlari.

Numune Ortalama Partikiil Boyutu(um)
CSHA-5 9,2
CSHA-10 7.4
6
5
4
€3
8
i 2
1
8.01 0.1 1 patritcit Boyuts (umy 10 100 1000 3000

Sekil 4.1: CSHA-5 kodlu numunenin partikiil boyut dagilim grafigi.

39



B |

Hacim (%)
(] L

%.01 0.1 1 10 100 1000 3000

Partilril Bovutu (fum)

Sekil 4.2: CSHA-10 kodlu numunenin partikiil boyut dagilim grafigi.

4.2 Yogunluk, Porozite Miktar: ve Su Emme Ol¢iim Sonuclan

Cizelge 4.2’ de sinterlenen numunelerin yogunluklari, Cizelge 4.3’ de % porozite
degerleri, Cizelge 4.4’ de ise % su emme degerleri ve Cizelge 4.5’te ise numunlerin
rolatif yogunluklar1 verilmistir. Sekil 4.3, Sekil 4.4 ve Sekil 4.5’ te ise bu degerlerin
sicaklik ile degisimi goriilmektedir. Sinterleme sicakligmin artmasiyla numunelerin

porozite ve suemme degerlerinde diisme, yogunluklarinda ise artis gbzlenmistir.

Cizelge 4.2: Sinterlenen numunelerin yogunluklari(g/cm?).

Numune 1000 °C 1100 °C 1200 °C 1300 °C
CSHA-5 1,817 £ 0,03 1,860 + 0,13 1,968 + 0,02 2,050 + 0,06
CSHA-10 1,790 + 0,08 1,890 +0,04 1,870 + 0,03 2,030 + 0,05

Cizelge 4.3: Sinterlenen numunelerin % poroziteleri.

Numune 1000 °C 1100 °C 1200 °C 1300 °C
CSHA-5 40,00 £ 2,76 38,05 £ 3,85 36,30 = 0,62 32,90 + 2,31
CSHA-10 41,83 £3,19 39,20 £ 1,47 39,41 £ 0,82 33,61 £1,89

Cizelge 4.4: Sinterlenen numunelerin % su emme degerleri.

Numune 1000 °C 1100 °C 1200 °C 1300 °C
CSHA-5 22,07 £2,09 21,83 +3,74 18,42 + 0,39 16,04 £ 1,62
CSHA-10 23,69 £2,52 20,60 + 1,23 21,00 £ 0,82 16,54 £1,38
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Cizelge 4.5: Farkli sicakliklarda sinterlenen numunelerin rélatif yogunluklari (%).

Numune 1000 °C 1100 °C 1200 °C 1300 °C

CSHA-5 53,86 55,35 58,33 61,01

CSHA-10 52,95 55,32 55,91 60,05
25,00

Su Emme (%)

20,00 -
15,00

m CSHA-5
10,00 -

m CSHA-10
5,00
0,00 -

1000 1100 1200 1200
Sinterleme Sicaklhig (°C)

Sekil 4.3: Sinterlenen numunelerin % su emme degerleri.

2.100
2.050
2.000
YV 1.950
0og
un  1.900
" B CSHA-5
K 1850
¥ CSHA-10
(9 1800
c
3 1.750
m
) 1.700

1.650

1000 1100 1200 1300
Sinterleme Sicakligi (°C)

Sekil 4.4: Sinterlenen numunelerin yogunluklari.
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45.00

40.00
35.00
30.00 ——
25.00 —
W CSHA-5
20.00 —
CSHA-10

15.00 —
10.00 ——

5.00 ——

0.00

1000 1100 1200 1300
Sinterleme Sicaklig1 (°C)

Porozite (%)

Sekil 4.5: Sinterlenen numunelerin % poroziteleri.

4.3 Basma Mukavemeti ve Mikro Sertlik Ol¢iim Sonuclan

Cizelge 4.6’ da sinterlenen numunelerin basma mukavemeti, Cizelge 4.7’ de ise
mikro sertlik degerleri verilmistir. Sekil 4.6 ve Sekil 4.7’ de bu degerlerdeki degisim
sematik olarak goriilmektedir. Sinterlenen numunelerin basma mukavemetleri artan
sinterleme sicakligi ile diigmekte, MgO takviyesi ile artmaktadr. Mikro sertlik
degerleri ise artan sinterleme sicakligr ile artmaktadir. Kompozitler igerisinde

CSHA-10 en yiiksek basma mukavemetine, CSHA- 5 ise en yiiksek mikro sertlik

degerine sahiptir.

Cizelge 4.6: Sinterlenen numunelerin basma mukavemetleri (MPa).
Numune 1000 (°C) 1100 (°C) 1200 (°C) 1300 (°C)

CSHA-5 88,56 +27,64 86,39+16,13  7332+6,40  78,59+11,90
CSHA-10 103,36 £ 21,71 84,52+ 12,77 76,22 +23,10 77,21 £16,36

Cizelge 4.7: Sinterlenen numunelerin sertlik degerleri (HV).

Numune 1000 (°C) 1100 (°C) 1200 (°C) 1300 (°C)
CSHA-5 55,80 + 10,52 55,50 + 76,51 125,40
CSHA-10 59,2 + 55,80 61,34 78,53
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Sekil 4.6: Sinterlenen numunlerin basma mukavemeti de gerleri.
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Sekil 4.7: Sinterlenen numunlerin mikro sertlik degerleri.
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4.4 SEM ile Mikroyapi Incelemeleri Sonuglar

1000 °C ve 1300 °C sicaklikta sinterlenmis olan CSHA-5 ve CSHA-10 numuneleri
SEM ile incelenmistir. Elde edilen goriintiiler Sekil 4.8° de gosterilmektedir.

x5.0k  20um x5.0k  20um

(@) (b)

x5.0k  20um x5.0k  20um

(c) (d)

Sekil 4.8: 1000 °C ve 1300 °C sicaklikta sinterlenmis olan CSHA-5 ve CSHA-10
numunelerin mikroyap1 goriintiileri.

Yapilan mikroyap1 analizleri sonucunda SEM goriintiilerinden de anlasilacagi lizere,
artan sinterleme sicaklig1 ile her iki kompozitin de yapisinda bulunan porozite

miktari1azalmig ve taneler bliytimiistiir.

4.5 X-Isim Kirimm (XRD) Analizi Sonuclan

Sekil 4.9” da 1000 °C ve 1300 °C’de sinterlenmis CSHA-5 ve CSHA-10 numunlerine
ait XRD grafikleri gosterilmistir. Grafikler incelendiginde her iki sicaklikta da
numunelerde HA, zirkonya, magnezyum oksit, whitlockite, B-trikalsiyum fosfat ve

dimagnezyum difosfat hegzahidrat piklerine rastlanmistir. Bunlardan farkli olarak
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CSHA-5 numunesinde monetit (CaHPO,) bilesigine CSHA-10 numunesinde ise o-

trikalsiyum fosfat fazina rastlanmstir.

= Monetit
710>
1400 7] O Dimagnezyum Difosfat Hegzahidrat
1300 | CSHA-10-1000 A &ﬁi‘t’lockiw
1200 +
1100
1000
900 +
800 +
£ 700
£ 600 CSHA-5-1000
2 500
28 i
400
300 +
200 +
100
0]
-100 T T T T T T T T T T T T
10 20 30 40 50 60 70 80 90
Tarama Agis1 (Cu Kq20)
(@)
O a-TCP
Whitlockite
) HA
O 7ZrO»
900 % B-TCP
1 A mgo
800 - CSHA-10-1300 O Dimagnezyum Difosfat
4 Hegzahidrat
700 — <>
600 —
= 500
X 4
g 400 -
” 1 csHA-5-1300
300 —
200 O
100
0 4
T | —| T | —

T = : E
10 20 30 40 50 60 70 80 90

Tarama Agisi (Cu-¢20)

(b)

Sekil 4.9: 1000 °C ve 1300 °C’de sinterlenmis CSHA-5 (a) ve CSHA-10 (b)
numunlerine ait XRD grafikleri.
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4.6 Biyoaktivite Testi Sonuglan

CSHA-5 ve CSHA-10 kompozitlerden en iyi mekanik sonuglarin elde edildigi
numunelere in vitro biyoaktivite testi uygulanmustir. 1 hafta, 2 hafta, 3 hafta ve 4
hafta siire ile yapay viicut sivis1 (SBF) icerisinde bekletilen numunelerin SEM
goriintiileri ve XRD analizleri sonuglar1 incelenmistir. 1000 °C sicaklikta sinterlenen
CSHA-5 ve CSHA-10 numunelerinin ylizeyinde biriken apatit morfolojisinin
tizerinde SBF’de bekletme siiresinin etkisini gdrebilmek amaciyla, numunelere XRD
analizi yapilmig ve yiizeyler SEM ile incelenmistir. Sekil 4.10° da 1 hafta, 2 hafta, 3
hafta ve 4 hafta SBF icerisinde bekletilen numunelerin XRD analiz sonuglari
verilmistir. Sekil 4.11° de CSHA-5 numunelerinin SBF’de bir hafta (a), 2 hafta (b),
iic hafta (c), dort hafta (d) bekledikten sonra ¢ekilmis SEM goriintiileri verilmistir.
Sekil 4.12° de CSHA-10 numunelerinin SBF’de bir hafta (a), 2 hafta (b), li¢c hafta (c),
dort hafta (d) bekledikten sonra ¢ekilmis SEM goriintiileri verilmistir.

o HA

8500 -
8000 ] ! Hafta
7500 |
7000 LAY
6500
6000
5500 -

5000 __' | AV VWL»MA \.A) PRPE I
45001 5 aa

4000 -

3500 -] ‘

30009 L. U\N) R T 0 I —
2500 ]

2000 4 4 Hafta

1500 -
1000 M \ 1
508 E el UL’\_»..ALJ TV DORWIIT U SR YW

10 20 30 40 50 60 70 80 90
Tarama Agist (Cu-Kq20)

UJMJMJ w ﬂ” W /“WUAMN’LAJNMM

2 Hafta

Siddet % (1/1o)

Sekil 4.10: 1 hafta, 2 hafta, 3 hafta ve 4 hafta SBF icerisinde bekletilen numunelerin
XRD analiz sonuglari.
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x1.0k 100 um x1.0k 100 um

() (d)
Sekil 4.11: CSHA-5 numunelerinin SBF’de bir hafta (a), 2 hafta (b), li¢ hafta (c),
dort hafta (d) bekledikten sonra ¢ekilmis SEM goriintiileri.

¢
B L T T R N
x1.0k 100 um

(@) (b)

x400 200 um x1.0k 100 um

() (d)
Sekil 4.12: CSHA-10 numunelerinin SBF’de bir hafta (a), 2 hafta (b), ii¢ hafta (c),
dort hafta (d) bekledikten sonra ¢ekilmis SEM goriintiileri.
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Her iki kompozit yiizeyinde de ilk haftadan itibaren hidroksiapatit olusumu
baglamustir. Mekanik dzelliklerindeki Ustiinlik sebebi ile in vitro biyoaktivite testine
tabi tutulmak {izere se¢ilen kompozitler ayn1 zamanda iistiin biyoaktivite 6zelligi de

gostermektedirler.
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5. SONUC VE ONERILER

Bu c¢aligmada sentetik olarak elde edilmis hidroksiapatite agirlikga % 10 ZrO;
eklenen malzemeye % 5 ve % 10 oranlarinda MgO katilarak CSHA-5 ve CSHA-10
kompozitleri {iretilmis, ardindan 1000, 1100, 1200 ve 1300°C’ta sinterlenerek
mekanik, fiziksel ve mikroyapisal ve biyolojik Ozellikleri incelenmistir. Bu
dogrultuda yapilan ¢ahigmalar, partikiil boyutu analizi, X-igmlar1 difraktometresi
(XRD) ile faz analizi, mikrosertlik 6lgiimii, basma mukavemeti tayini, mikroyap1
incelemesi, yogunluk 6lctimii ve biyoaktivite testleridir. Elde edilen sonuglar asagida

Ozetlenmistir.

Hazirlanan kompozitlerin ortalama partikiil boyutlar1 9,2 (CSHA-5) ve 7,4 (CSHA-
10) um’dir.

Arsimet diizeneginden faydalanilarak yapilan yogunluk O&lgiimlerinde artan
sinterleme sicaklig1 ile numunelerin yogunluklari artarken % suemme ve % porozite
degerleri diismektedir. 1000°C’ta sinterlenen CSHA-5 numunesinin yogunlugu 1,817
glcm® iken porozite miktar1 % 40’tr. Su emme miktar1 ise % 22°dir.  1000°C’ta
sinterlenen CSHA-10 numunesinin yogunlugu 1,790 g/cm® iken porozite miktar: %

41°dir. Suemme miktari ise % 23’tir.

Sinterleme sonrasit yapilan XRD analizleri sonucunda CSHA-5 ve CSHA-10
kompozitlerinin 1000 °C sicaklikta icerdigi fazlar; monetit (CaHPO4), dimagnezyum
difosfat hegzahidrat, whitlockite (Cas(PO4)2) ve PB-trikalsiyum fosfattr. 1300 °C
sicaklikta sinterlenen CSHA-5 ve CSHA-10 kompozitlerinin igerdikleri fazlar ise;
dimagnezyum difosfat hegzahidrat, whitlockite (Cas(PO,),), B-trikalsiyum fosfat ve

a-trikalsiyum fosfattir.

Sinterleme sonrasi yapilan mikroyap1 incelemeleri sonucunda ise, artan sinterleme

sicaklig1 ile kompozit yap1 igerisindeki tane boyutlarinda artis gé zlemle nmistir.

Kompozitlerin mikrosertlik degerleri artan sinterleme sicakligi ile artis gosterirken,
yapida meydana gelen dekompozisyondan dolayr basma mukavemetlerinde diisiis

goriilmiistiir. Basma mukavemeti degerleri incelendiginde en diisiik basma
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mukavemeti 1300 °C’ de sinterlenen CSHA-10 kompozitine aittir. En yiiksek basma
mukavemeti ise ayn1t kompozitin 1000 °C’ de sinterlenen numunesine aittir. Mikro
sertlik degerleri incelendiginde ise, en diisiik sertlik degerine sahip numune 55,80
HV ile CSHA-5 kompozitine aittir. En yiiksek mikro sertlik degeri ise yine ayni

numunenin 1300 °C’de sinterlenen numuesine aittir.

Yapilan XRD analizleri sonucunda kompozitlerin yapisinda bulunan fazlar basma
mukavemeti ve mikro sertlikteki degisimi agiklamaktadir. HA artan sicak ile
dekompoze olarak a-TCP ve B-TCP olmak iizere ¢ift fazh yapiya donisir. B-TCP
mekanik ve biyolojik Ozellikleri dolayisiyla istenen bir faz iken, a-TCP zayif
mekanik 6zellikleri dolayisiyla biyomalzeme biinyesinde istenmeyen bir fazdir. HA’
nin zayif mekanik Ozelliklerini gelistirmek amaciyla yapiya eklenen ZrO; bu
dontisiimii hizlandirmaktadr. Ayni amagla yapiya eklenen MgO ise HA’ nin bifazik
yaptya doniisiim sicakhigmi diigiirerek istenmeyen faz olan o-TCP’ nin olusumunu

geciktirmektedir.

Biyomalzeme olarak kullanilacak kompozitin basma mukavemeti degeri kullanim
srasinda daha biiyik 6nem arz ettiginden 1000 °C’de sinterlenmis kompozitlerin
biyoaktivite deneyine tabi tutulmasma karar verilmistir. CSHA-5 kodlu kompozitin
1000 °C’de sinterlendikten sonraki basma mukavemeti 88,56 MPa, CSHA-10
kompozitinin 1000 °C’de sinterlendikten sonraki basma mukavemeti ise 103,36

MPa’dr. Sertlik degerleri ise siras1 ile 55,80 HV ve 59,20 HVdir.

28 giin boyunca 7 giinliik periyodlar seklinde in vitro biyoaktivite deneyine tabi
tutulan CSHA-5 ve CSHA-10 komozitlerinin her ikisinin yilizeyinde de ilk 7 giiniin

sonunda hidroksiapatit yapismin olusmaya basladig1 goriilmektedir.

Mekanik ve biyolojik testler sonucunda elde edilen veriler 1518inda en ideal

biyomalzeme olarak 1000 °C’ de sinterlenen CSHA-10 kodlu kompozit se¢ilmistir.
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