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KOYUN HIDROKSIAPATIT ESASLI KOMPOZITLERIN URETIiMi VE
KARAKTERIZASYONU

OZET

Giliniimiizde uygulama alan1 ve 6nemi gittik¢ce artan biyouyumlu, giivenilir ve etkin
olan biyomalzemeler, insan viicudundaki organ veya canli dokularin iglevlerini
yerine getirmek veya desteklemek amaciyla kullanilan malzemeler olup, siirekli
olarak veya belli araliklarla viicut sivilari ile temas halindedir. Biyomalzemelerde en
onemli Ozellik biyouyumluluk olup, kendisini ¢evreleyen dokularin normal
degisimlerine engel olmayan ve dokuda yan etkiler olusturmayan malzemelerdir.

Biyoseramiklerden biri olan ve biyomedikal alanda en ¢ok kullanilan hidroksiapatit,
bir kalsiyum fosfat bilesigi olup, Caig(PO4)s(OH), seklinde gosterilir. HA
malzemeler, implant etafindaki kemik biiylimesini hizlandirdigi ig¢in kemik
onariminda kullanilan ¢ok popiiler bir malzemedir.

Hidroksiapatit (HA), sentetik ve dogal kaynakli olmak iizere iki yoldan elde edilir.
Sentetik hidroksiapatit biyomalzemeler oldukc¢a giivenilirdir, fakat tiretimi karigik ve
pahalidir. Dogal olarak iiretilen biyolojik apatitlerin ise iliretimi daha kolay ve
ekonomiktir.

Hidroksiapatitin biyouyumlu ve biyoaktif bir malzeme olmasma karsin, zayif
mekanik 6zellikler gdstermesi implant malzemesi olarak kullanimini kisitlamaktadir.
Bu nedenle, biyouyumluluktan 6diin vermeden mukavemet ve toklugu arttiran HA
bazli kompozitlerin {iretim ihtiyaci giindeme gelmistir. Giinimiizde HA bazh
biyokompozitler HA-Aliimina, HA-zirkonya, HA-biyocam ve HA,, (visker)
kompozitler vb. olusmaktadir.

Bu ¢aligmada koyun hidroksiapatit ve sentetik hidroksiapatite ag. % 5 ve 10
oranlarinda MgO, Nb,Os ve ticari inert cam (CIG) katarak kompozitler {iretilmis ve
1000 ila 1300 °C arasindaki farkl1 sicakliklarda 4 saat sinterlenerek bunlarin fiziksel,
mekanik, mikroyapisal Ozellikleri ile in vitro biyoaktivite testleri yapilmistir.
Biyomedikal uygulamalar i¢in incelenen kompozitlerden en uygun olaninin
belirlenmesi amaglanmustir.

Yapilan calismada oncelikle koyun hidroksiapatit (SHA) ve sentetik hidroksiapatitin
(CSHA) katkisiz halde, fiziksel, mekanik ve mikroyapisal 6zellikleri belirlenmistir.
Daha sonra kompozitler iiretilerek ilgili testlere tabi tutulup hem mekanik 6zellikler
yoniinden hem de biyouyumluluk yoniinden hangilerinin ideal graft malzeme oldugu
arastirilmastir.

Hazirlanan kompozitlerin mikroyapisal O6zellikleri taramali elektron mikroskobu
(SEM) ile, olusan fazlar XRD analizi ile, mekanik 6zellikler basma testi ve sertlik
olgtimleri ile, biyoaktiflik in vitro biyoaktivite testi ile degerlendirilmistir.
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Hem SHA hem de CSHA’ nin artan sinterleme sicakligi ile yogunluk, basma
mukavemeti ve sertlik degerleri artmistir. 1000-1200 °C sicakliklar arasinda
sinterlenen CSHA, SHA’ya gore daha yiiksek fiziksel ve mekanik 6zellikler
gosterirken, 1300 °C sinterleme sicakliginda SHA ile daha yiiksek degerler elde
edilmistir.

Genelde tiim kompozitlerde en iyi oOzellikler 1300°C sinterleme sicakliginda
sinterlenen numuneler ile elde edilmistir.

Yapilan ¢alismada en diisiik yogunluk ve basma mukavemeti 6zellikleri ag. %5 CIG
katkilt SHA kompozitte elde edilirken, en diistik sertlik degeri ag. %10 Nb,Os katkili
SHA kompozitte elde edilmistir. Tiim kompozitler i¢cinde ag. %10 MgO igeren SHA
kompozitin en iyi dzelliklere (yogunluk 2,99 g/cm®, basma mukavemeti 116 MPa,
sertlik 458 HV) sahip oldugu tespit edilmistir.

CSHA kompozitler kendi i¢inde degerlendirildiginde ise, ag. %5 CIG igeren 1300 °C
sinterleme sicakliginda sinterlenen kompozitin en iyi 6zelliklere sahip oldugu tespit
edilmistir. Bu kompozit tim kompozitler i¢inde ise SHA-ag. %10 MgO igeren
kompozitten sonra ikinci en iyi 6zellikleri gostermistir.

SHA ve CSHA ile seramik katkili kompozitlerin in vitro biyoaktivite test sonuglart
karsilastirildiginda seramik katkisinin apatit olusumuna olumlu etkisi oldugu
saptanmigtir.  Yapilan fiziksel, mekanik testlerde en iyi 6zelliklerin elde edildigi
kompozitlerde in vitro biyoaktivite testi sonuglarinda gézlemlenen apatit olusumu
ile biyoaktiflik dzelligi de ortaya konmustur. incelenen kompozitler arasinda en iyi
fiziksel ve mekanik o6zelliklerin elde edildigi SHA- ag. %10 MgO kompoziti ile
CSHA-ag. %5 CIG kompozitinin biyoaktiflik ozelligine de sahip oldugu
gorilmiistiir.

Sonu¢ olarak, SHA kompozitler i¢inde ag. %10 MgO katkili olan, CSHA
kompozitler i¢inde ise ag. %5 CIG katkili olanlar mekanik, fiziksel ve biyoaktivite
yoniinden biyomedikal uygulamalarda kullanim igin uygun malzemeler olarak
oOnerilebilir.
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PRODUCTION AND CHARACTERIZATION OF SHEEP
HYDROXYAPATITE COMPOSITES

SUMMARY

Biomaterials, which are used as an improvement or replacement of a living tissue or
an individual part of the human body with continuously or interruptedly contact with
body fluids, are the biocompatible, reliable and effective materials. Nowadays, the
application areas and importance of biomaterials have been gradually increasing.
Biocompatibility is the most important property of a biomaterial that prevents any
kind of defects on the surrounding tissue without affecting their life circles.

Hydroxyapatite (HA), one of the calcium phosphate compounds with an empiric
formula as Cajo(PO4)s(OH),, is the most widely used bioceramics. HA materials
have a common usage in bone repairing due to its ability to accelerate the bone
growth around the implant. HA is a biocompatible material and used in production of
various kinds of prosthesis, repairing the cracked or broken bones and coating of
metallic biomaterials. It is the most common calcium phosphate ceramics used in the
production of implant materials.

Hydroxyapatite can be obtained both by synthetic and natural methods. The first
synthetic HA biomaterials were synthesized by a chemical precipitation method in
1960s. Afterward, synthetic HA was produced by two different chemical methods.
One of them is chemical precipitation from water based solutions containing calcium
and phosphate salts, and the other one is the acid-base titration. The synthetic HA is
the most commonly used type of HAs and it is highly reliable, however production of
synthetic HA is complex and expensive. The production of natural apatite is easier
and cheap. Natural HA contains various trace elements that are very important in
osseointegration process. The most significant advantage of natural HA used as an
implant material is its excellent biocompatibility in the human body. By contrast with
synthetic HA, natural HA does not exhibit any toxic effects.

In spite of being a biocompatible and bioactive material, hydroxyapatite has a limited
usage as an implant material because of its weak mechanical properties. HA material
is not suitable for the applications requiring strength such as orthopedics and
dentistry. For load bearing applications, metals such as stainless steel, titanium, and
cobalt chromium alloys have been widely used. There are, however, various
problems related to metallic materials in the human body due to corrosion, wear,
and/or negative tissue reaction. HA based composites are required to supply
improvement of strength and toughness of the implant materials without
compromising of biocompatibility. To this end, HA could be used in combination
with another metal/ceramic phase, which can improve the physical properties of HA
without deteriorating its biocompatibility. The development of improved
biocompatible materials with ultimately bone-like mechanical properties is a
continuous task in the bioceramics research field. The excellent mechanical
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properties and higher biocompatibilities are expected from a biomedical composite.
Several ceramic materials have been clinically applied. HA-alumina, HA-zirconia,
HA-bioglass and HA-whisker composites are the main HA based composites.

In this study, HA composites were synthesized by using natural sheep HA and
synthetic HA reinforced with MgO, Nb,Os and commercial inert glass (CIG)
powders, and physical, mechanical, microstructural properties of the obtained
products were characterized. In addition, their in vitro bioactivity tests were
conducted. The most suitable composite composition for biomedical applications
was determined among the studied composites.

In the first series of experiments, natural sheep hydroxyapatite (SHA) samples and

commercial synthetic hydroxyapatite samples (CSHA) were produced without any
additive and their physical, mechanical and microstructural properties were
characterized. The SHA powder used in this study was obtained from calcinated
fresh sheep femurs. The obtained shafts were deproteinized with NaOH and
calcinated at 750 °C for 4 h in air after the washing. Then, they crashed and ball
milled until fine powder was obtained (mean particle sizes of SHA and CSHA are
approximately 10 um and 6,5 um, respectively). In the following series of
experiments, production and characterization of HA based composites were realized
with additions of the different reinforcement materials and sintered at the
temperature range of 1000-1300°C. Finally, the most suitable composition for an
implant material was determined according to both its mechanical and bioactivity
properties.

Microstructural properties of all samples were characterized by using scanning
electron microscopy (SEM) technique, phase analysis were done by X-ray
diffractometer (XRD) technique, mechanical properties were measured by
compression and hardness tests and bioactivity property was determined by in vitro
bioactivity test.

Density, compression strength and hardness values of the samples produced by both
SHA and CSHA without any additive were increased with increasing sintering
temperature. At lower sintering temperatures between 1000 — 1200°C, the samples
produced by CSHA had higher physical and mechanical properties than the samples
produced by SHA, but at a higher sintering temperature, 1300°C, SHA samples had
better properties than CSHA samples.

When we compared the physical and mechanical properties of Nb,Os containing
composites, the properties of CSHA composites are better than that of SHA
composites. Nb,Os addition to the SHA and CSHA increased the compression
strength of composites by 28% and 39%, respectively.

Density, hardness and compression strength values of SHA and CSHA composites
with MgO addition also increased with increasing sintering temperature. When the
MgO content increased from 5 to 10 wt.%, these properties increased in SHA
composites whereas decreased in CSHA composites.

The best properties in CIG added SHA and CSHA composites were achieved with
the addition of 5 wt.% CIG sintered at 1300°C. When the amount of CIG increased
from 5 wt.% to 10 wt.%, glassy phase formation and porosity increased at this
sintering temperature. Thus, density and mechanical properties of both composites
decreased.
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The highest values and the best properties of all types of composites were obtained at
1300°C sintering temperature.

The lowest density and compression strength values were obtained from SHA
composites reinforced by 5 wt.% CIG, and the lowest hardness values were
measured at SHA composites reinforced by 10 wt. % Nb,Os. The highest physical
and mechanical properties were obtained from SHA composites reinforced by 10 wt.
% MgO with a density of 2.99 g/cm® a compression strength of 116 MPa and a
hardness value of 458 HV.

The highest physical and mechanical properties of the composites produced by
CSHA were obtained with 5 wt.% CIG addition sintered at 1300°C. This CSHA
composite reinforced by 5 wt.% CIG showed the second highest physical and
mechanical properties, among the SHA and CSHA composites produced in this
study.

Comparison of in vitro bioactivity test results of SHA, CSHA and ceramic reinforced
HA composites showed that addition of ceramics to HA had a positive effect on
formation of apatite. All of the studied composites showed apatite formation in
simulated body fluid (SBF) which indicated bioactivity. The best in vitro bioactivity
test results were obtained at 10 wt.% MgO reinforced SHA composite and 5wt.%
CIG reinforced CSHA composite.

The composites which have the highest physical and mechanical properties also
showed good bioactive properties. The apatite formation was started after two weeks
in a simulated body fluid (SBF) for SHA composite reinforced by 10 wt.% MgO. At
the end of the fourth weeks, the dense apatite layers and clusters were observed. On
the other hand, the dense apatite layer was also observed on CSHA composite
reinforced by 5 wt.% CIG after three weeks. As a result, in vitro bioactivity tests
showed that all of the produced composites are bioactive.

As a conclusion, the physical, mechanical and bioactivity tests showed that SHA
composite reinforced by 10 wt.% MgO and CSHA composite reinforced by 5wt.%
CIG can be suggested as implant materials to use in biomedical applications. For
final decision, the biocompatibility tests should be done on these composites.
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1. GIRIS

Viicudumuzda biyomalzemelerin basarili bir sekilde kullanimi, malzeme 6zellikleri,
tasarim ve kullanilan malzemelerin biyouyumlulugu gibi 6zelliklere baglidir [1]. En
yaygin kullanilan biyomalzemelerden olan hidroksiapatit (HA), Caio(PO4)s(OH)-,
dogal kemik doku ve dis ile kimyasal kompozisyondaki benzerlik ve yliksek
biyouyumlulugundan dolay1 dental implantlar, ortopedik, ¢cene ve yiiz cerrahisi, ilag
tagima sistemi gibi medikal ve dental uygulamalarda yaygin olarak kullanilmaktadir
[2].

Hidroksiapatit sentetik olarak veya dogal kaynaklardan (sigir, dis minesi Vvs.) elde
edilebilmektedir. Hidroksiapatitin mitkkemmel biyouyumluluguna ve kemige benzer
dokulara etkin biyolojik baglanmasina ragmen, kirilganlik ve diisik kirilma
toklugundan kaynaklanan zayif mekanik o6zellikler yiik tasiyici uygulamalarda
kullanimini kisitlamaktadir [3,4]. Mekanik ozellikleri arttirmak amaciyla seramik,
metal, visker gibi ikincil fazlarin ilavesiyle biyouyumluluktan 6diin vermeden HA
bazli kompozit malzemeler iiretilmektedir. Giiniimiizde en yaygin olarak kullanilan
HA bazli biyokompozitler, HA-aliimina, HA-zirkonya, HA-visker ve HA-biyocami1
igermektedir [5].

Bu ¢aligmanin amac ticari sentetik hidroksiapatit (CSHA) ve koyun hidroksiapatite
(SHA) ayr1 ayri, ag. %5 ve 10 oranlarinda MgO, Nb,Os ve ticari inert cam ilave
ederek kompozit malzemeler tiretmek, mekanik 6zellikleri arttirmak, optimum katk1
miktar1 ve ¢esidini bularak, biyoaktivite degerlendirmesi yapmaktir. Yapilan
calismada, yogunluk, basma mukavemeti ve Vickers mikrosertlik analizlerinin
yaninda, SEM ile mikroyap: incelemeleri, XRD ile faz analizleri ve biyoaktivite

durumunu degerlendirmek i¢in SBF testi yapilmistir.






2. GENEL BILGILER

2.1 Biyomalzemelerin Tarihcesi ve Tanimi

Bilimsel anlamda yeni alan olmasina karsin, uygulama agisindan biyomalzeme
kullanimi1 tarihin ¢ok eski zamanlarina kadar uzanmaktadir. Misir mumyalarinda
bulunan yapay g6z, burun ve disler bunun en iyi kamtidir [6]. Biyomalzemelerin
kullanima elverigli hale gelmesinin temelleri 1860’larin basinda Dr. J. Lister’in
aseptik (patojen mikroorganizma igermeyen) cerrahi teknigin gelistirilmesiyle
atilmistir. Oncesindeki cerrahi prosediirler, biyomalzeme igersin veya igermesin,
olusan enfeksiyonlar nedeniyle c¢ogunlukla basarisizlikla sonuglanmaktaydilar.
Biyomalzemelerin kullanima baslanmasiyla, bu malzemelerin viicutta bagisikligi
saglayan hiicrelerin erisemeyecegi bolgeler meydana getirmesi nedeniyle, enfeksiyon
problemi daha da artmigtir. O donemdeki basarili implantlar, giiniimiizdekilerin de
biiyiikk bir boliimii, genellikle iskelet sistemindeydi. Uzun kemik kiriklarinin
tedavisinde kemik protezlerin ilk kez kullanilmasi 1900’lerin baslarina dayanir. Bu
protezler ya ¢ok inceydi ya da yiikiin koselerinde yogunlasmasina neden olacak
hatali mekanik tasarimlara sahiptiler. Bu nedenle bir¢ogu, kullanim sirasinda
kirilmisti. Diger yandan, elverisli mekanik o6zellikleri nedeniyle, kullanilan
vanadyum protezlerin de son derece hizli bir sekilde oksitlenmesi son derece

olumsuz sonuglara yol agmaktaydi [7].

[k bagarili sentetik implantlar, iskeletteki kiriklarin tedavisinde kullanilan kemik
plakalardir. 1930’larda kobalt-krom alasimlar1 ve paslanmaz celigin kullanilmaya
baslanmasiyla kirik tedavilerinde oldukg¢a basarili sonuglar alinmis ve ilk eklem
protezleri uygulanmistir. Polimerlerin kullanilmalarina ise, Ikinci Diinya Savasi
sirasinda  kokpiti cevreleyen kubbelerin pargcalanmasiyla yaralanan pilotlarin
viicutlarinda herhangi bir enfeksiyona rastlanmamasi sonucu kesfedilen, PMMA ile
baslanmigtir. Zamanla PMMA ’nin kornea ve kafatasi implantlar1 olarak kullanimlar
yaygilagmistir. 1950’lerde kan damarlarinin degisimi, 1960’larda kemik dolgulu
eklem ve ilk kalp kapake¢igi, 1970’lerde ise ilk kalp nakli yapilmistir. Ilk sentetik,
biyobozunur yapidaki ameliyat ipligi, poliglikolik asitten iretilmistir. Yiiksek



yogunluga sahip olan yiiksek safliktaki aliimina seramikler 1970’lerde elektronik
uygulamalar i¢in gelistirilmistir ve bunlar 1971 yilinda Fransa’da yapay kalca
eklemlerinde uygulanmis, ¢ok basarili olmustur. Ciinkii aliimina asinmaya karsi
direngli oldugu kadar mekanik mukavemeti ve kimyasal kararliligindan dolayi iistiin
bir malzemedir. Japonya’da ortopedik cerrahlar ve dis hekimleri bu denemeden
olduk¢a memnun kalmistir ve uygulamalara baglanmistir.1976 yilinda, sinterlenmis
hidroksiapatit hem Amerika’da hem de Japonya’da canli kemige baglanmak igin
bulunmustur. Farkli karakteristiklere sahip biyoaktif seramikler gelistirilmistir.
Biyoaktif seramiklerin sentezi ve uygulamalar1 Japonya’da ileri bir aragtirma olarak
yapilmustir. Prof. Dr. Ohtsuki viicut sivisinda kimyasal reaktivite temeline dayanan
yeni biyoaktif malzemeler gelistirmistir. Son 30 yilda, 40’1 askin metal, seramik ve
polimer, viicudun 40’tan fazla degisik pargasinin onarimi ve yenilenmesi i¢in
kullanilmistir. Biyoaktif seramiklerin kemige baglanma yetenegini degerlendiren
mekanizmalar1 detayli arastirilmigtir. Malzemenin kemige baglanma yetenegini
degerlendiren faydali soliisyon, simiile edilmis viicut sivist ISO 23317 standartina
uygun olarak tescillenmistir. Bu soliisyon sayesinde yasayan biinyenin iizerinde
apatit tabaka olustugu varsayilmistir. Bu varsayim hayvan deneyleri ile

dogrulanmustir [6,8,9].

Biyomalzemelerin farkli kisiler tarafindan yapilmis birgok tanimlamasi vardir. Genel
bir tanimlama ile biyomalzemeler, insan viicudundaki canli dokunun islevlerini
yerine getirmek veya desteklemek amaciyla kullanilan dogal yada sentetik
malzemelerdir. Black biyomalzemeyi, “biyolojik sistemlerle etkilesimde bulunmak
tizere tibbi bir cihazda kullanilan cansiz bir malzeme” olarak tanimlamistir. Bununla
birlikte, Bruck biyomalzemeyi, “canli bir dokuya veya bir bilesenine zarar vermeden
doku, kan veya biyolojik sivilarla temas halinde prostetik, tanisal, tedavi edici veya
depolama amacli uygulamalarda kullanilmak tizere gelistirilmis sentetik veya dogal
kaynakli malzeme” olarak tanimlamistir [7,10]. Biyomalzemelerin viicut sivilart ve
dokulariyla temas halinde olmalarindan dolayr yiiksek  biyouyumluluk
gosterebilmeleri beklenmektedir [11]. Isitme cihazi1 ve yapay uzuv gibi yalnizca ciltle
temas halinde olan aygitlar biyomalzeme tanimina dahil degildirler.
Biyomalzemelerin viicudun bir hastalik veya travma nedeniyle islevini kaybeden bir

parcasinin degistirilmesini, iyilesmesine yardim edilmesini, iglevinin gelistirilmesini



ve ¢esitli anormalliklerin giderilmesini kapsayan oldukg¢a genis bir kullanim alani

vardir [8].

Viicutta kullanilan malzemeler c¢esitli sekillerde smiflandirilabilir. Malzemenin
kullanim amacina ve ¢6ziilmesi gereken soruna gore yapilan bir siniflandirma ve bazi
ornek uygulamalar Cizelge 2.1°de gosterilmektedir.

Cizelge 2.1: Biyomalzemelerin kullanim alanina gore siniflandirilmasi ve 6rnek
uygulamalari [7].

Amac Ornek

Hasta ya da hasarh béliimiin ikame Yapay kalga eklemleri, diyaliz

edilmesi makinalari

Iyilesmeye yardimei olunmasi Dikis ipleri, kemik protezleri ve
vidalari

Islevin gelistirilmesi Kalp pili, lens (goz i¢i)

Islevsel anormalligin giderilmesi Kalp pili

Kozmetik sorunun giderilmesi Estetik implantlar (gogiis, ¢cene
gibi bolgelerde)

Tamisal Destek Cerrah mili ve kateter

Tedaviye destek Kateter, dren

Viicutta kullanilan malzemelerin performanslart  6nemlidir. Viicut igerisine

yerlestirilen malzemelerin performanslar1 farkli agilardan ele alinip incelenebilir.

Viicutta kullanilan malzemelere gore yapilan siniflandirmayr Cizelge 2.2

gostermektedir. Bu tabloda, implant amach kullanilan bu malzemelerin ¢esitleri,

avantajlari, dezavantajlar1 ve 6rnekleri acikca belirtilmistir.

Cizelge 2.2: Insan viicudunda implant amagli kullanilan malzemeler [12].

Malzeme Avantajlarn Dezavantajlar Ornekler
Metaller
. Baglant1 bolgelerinin
:'I'Plta?yum fik yenilenmesi, kemik
o nmmnez (el Mukavemetli, tok, ~ Korozyona levhalari ve
-Kobalt-Krom ) » o1 : .
stinek ugrayabilir vidalar1,dis
Alasimi .
implantlari
Seramikler
. . Biyolojik uygunlugu Gevrek,yapimi zor, Dis, kal¢a protezi
:ﬁgggr?yum oksit yiiksek, inert,basma elastikligi yok soketi
-Hidroksiapatit direnci yiksek
Kompozitler
-Karbon-karbon Mukavemetli, Yapimi zor Kalp kapakgiklari
bicimli yap1
Polimerler
Navl Elastiklik, kolay Mukavemetli degil, = Kan damarlari, kalga
i S.?){(On iiretilebilirlik zamanla deforme protezlerinin
-ollIKON

olur

soketleri




Cizelge 2.3 ise sentetik malzemelerin ve gelistirilmis dogal malzemelerin tip

alaninda bazi1 uygulamalar1 goriilmektedir.

Cizelge 2.3: Sentetik malzemelerin ve gelistirilmis dogal malzemelerin tip alaninda
bazi uygulamalari [9].

Uygulama Malzeme Tiirii

iskelet Sistemi

-Eklem protezleri (kalga,diz) -Titanyum Ti6Al4V alagimlari, polietilen
-Kirik kemik uglarini tespitte kullanilan ince  -Paslanmaz ¢elik, kobalt-krom alasimlari
metal levhalar

-Kemik ¢imentosu -Poli metil meta akrilat (PMMA),
hidroksiapatit

-Kemikte olusan sekil bozukluklarinda -Teflon, Dakron

yapay tendon ve baglar

-Dis implantlan -Ti6Al4V alasimi, polietilen paslanmaz

celik, polietilen titanyum, aliimina, kalsiyum

fosfat
Kalp Damar Sistemi
-Kalp kapakgiklar -Dakron, Teflon, poliiiretan
-Kalp damar protezleri -Paslanmaz c¢elik, karbon, yeniden islenmis
doku
-Kataterler -Silikon kauguk, Teflon, poliiiretan
Organlar
-Yapay Kalp - Poliiiretan
Duyu Organlari
-I¢ kulak kanalinda -Platin elektrotlar
-Goz i¢i lensler -PMMA silikon kauguk, hidrojeller
-Kontakt lensler -Silikon akrilat, hidrojeller
-Kornea bandaji -Kollajen, hidrojeller

2.2 Biyomalzemelerden Beklenen Temel Ozellikler

Biyomalzemelerin kullanimi olduk¢a yaygindir. Herhangi bir malzemenin viicuda
yerlestirilmesinin uygun olmasini saglayan en 6nemli 6zelligi, biyouyumlu olmasi1 ve
ters bir doku tepkisi vermemesidir. Implant malzemesinin fizyolojik veya mekanik
yiikleri tasiyabilmesi, ve bulundugu ortamda herhangi bir tepkiye ve hasara yol

acmamasi gerekmektedir. Malzeme kanla etkilesime girmemelidir [10,12].

Biyoinert malzemelerin viicutta herhangi bir tepki vermemelerinin nedeni,
termodinamik stabiliteleri nedeni ile ortamdaki kimyasallarla, reaksiyona
girmemeleridir. Sonug olarak hiicreler malzemelere bitisik yasarlar, fakat onlarla bag

olusturmazlar. Cogu zaman yerel hiicreleri mekanik hasardan korumak amaciyla



implant ylizeyine yakin bolgelerde, koruyucu fiberimsi hiicreler biiyiir. Implant
olarak kullanilan ilk malzemeler biyoinert malzemelerdir. Bu malzemelere 6rnek
olarak aliimina, zirkonya ve titanyum oksit verilebilir. Bu malzemeler ¢ok giicli
olabilirler ancak yerel hiicrelere baglanma gostermezler. Bu durum, yiiklerin

mekanik anlamda iletilmesini gerektirir [10].

Biyoaktif malzemeler, malzeme ile doku arasinda bag olusumuyla sonuclanan,
malzemenin arayiizeyinde spesifik bir biyolojik tepkime saglayan malzemelerdir. Iyi
bir biyomalzemeden beklenen temel 6zellikler vardir. Ornegin; implantlarin toksik
olmamasi, biyomalzemelerin tasarimlari, biyouyumlulugu ve mekanik davranislar
bu oOzelliklerden baslicalaridir. Bu bolimde biyomalzemelerin temel o6zellikleri

incelenmistir.
2.2.1. Biyouyumluluk

Biyomalzemeler, insan viicudunun degisken kosullar1 altinda kullanilmaktadir.
Biyomalzemelerin viicutta basarili olabilmesi, tasarim, malzeme 0&zellikleri ve
malzemenin biyouyumlulu§unun yani sira, cerrah tarafindan uygulanan teknikler,
hastanin sagligt ve durumu, hastanin aktiviteleri gibi miihendisin kontroliinde
olmayan etkenlere de baglidir. Eger bir implantin basarisiz olma olasiligina niimerik

bir deger (f) verilirse, giivenilirlik (r) su sekilde ifade edilebilir:

r=1-f 2.1)

Eger, ¢ogu zaman oldugu gibi birden fazla hata olasiligi (mod) mevcutsa, toplam

giivenilirlik (r;) miinferit glivenilirlik cevaplarinin ¢arpimina esittir.

M=riXrX....Xr (2.2)

Hata modlarindan birisi (8r. Implantin kirilmasi1) miikemmel olarak kontrol edilebilse
bile (miinferit glivenilirlik degeri bire esit), enfeksiyon gibi, diger pek ¢cok hata modu
malzemenin toplam giivenilirligini ciddi bi¢cimde etkileyebilir. Viicudun bagisiklik
sisteminin yerlestirilen implanta verecegi olasi1 bir olumsuz tepki diger miihendislik
alanlarinda s6z konusu olmayan ancak biyomalzeme alaninda var olan en 6nemli

hata modlarindan birisidir. Bu alana 6zgli diger bir hata modu ise implant



malzemesinin viicut igerisinde yol acabilecegi, alerjik reaksiyonlar, zehirlenme ve
kanser gibi istenmeyen etkilerdir. Sonu¢ olarak biyouyumluluk, implantin
fonksiyonelligine iliskin diger gereksinimlere ek olarak var olan, bir biyomalzeme

gereksinimidir.

Farkli hata modlarinin 6énem derecesi operasyondan sonra gecen zamanda degisiklik
gosterebilmektedir. Ornegin; bir kalga eklem degisikligi s6z konusu ise, ameliyattan
hemen sonra en biiyilk 6nem tasiyan hata modu enfeksiyon iken, zamanla bunun
yerini gevseme ve kirillma olasiliklar1 almaktadir. Hata modlar1 ayn1 zamanda
implantin viicut icerisindeki yerine ve islevine gore de degisiklik gosterebilir.
Omegin; yapay bir kalp kapakcigi sdz konusu oldugunda, endiselerin kaynagi
kirllma veya mekanik asinma olasiliklarindan ziyade pihti olusturma ve tikanma

olasiliklaridir [8].

Arastirmacilar, “biyomalzeme” ve “biyouyumluluk™ terimlerini, malzemelerin
biyolojik performanslarini belirtmek i¢in kullanmiglardir. Biyouyumlu olan
malzemeler, biyomalzeme, olarak adlandirilmistir. Biyouyumluluk ise, uygulama
sirasinda malzemenin viicut sistemine uygun cevap verebilme yetenegi olarak
tanimlanmistir. Biyouyumluluk, biyomalzemenin en degerli 6zelligidir. Biyouyumlu
yani, “viicutla uyusabilir” malzeme kendisini ¢evreleyen dokularin anormal
degisimlerine ve anormal hiicre olusumlarina neden olmayan, dokuda istenmeyen
tepkiler (iltihaplanma, piht1 olusumu vb.) olusturmayan malzemelerdir. Wintermantel
ve Mayer bu terimi biraz genisleterek biyomalzemenin yapisal ve yiizey
uyumlulugunu ayr1 ayri tanimlamislardir. Yiizey uyumlulugu; biyomalzemenin viicut
dokularmma fiziksel, kimyasal ve biyolojik olarak uygun olmasidir. Yapisal
uyumluluk ise; malzemenin viicut dokularinin mekanik davranigina sagladigi

optimum uyumdur [6].

Biyouyumlu malzemeler, g¢evrelerindeki yapilara zarar vermez, anormal iltihap
olusturan tepkilerine neden olmaz, alerjik veya bagisiklik sistemini etkileyecek
reaksiyonlar1 tetiklemez ve kansere yol a¢mazlar. Biyomalzeme kullanilarak
tretilmis bir implantin islevselliginde Oneme sahip diger biyouyumluluk
parametreleri ise (1) mukavemet, tokluk ve yorulma o6zellikleri gibi mekanik
ozellikler; (2) eger malzeme goz, cilt veya dislerde kullanilacaksa uygun optik

ozellikler ve (3) uygun yogunluktur. S6z konusu implantin sterilize edilebilir olmasi,



tiretilebilirligi, uzun siire muhafaza edilebilme kosullar1 ve uygun miihendislik

tasarimi da géz oniinde bulundurulmalidir [7].
2.2.2 Biyoaktivite

Viicut igerisinde hiicrelerin tercih ettigi ve dokularla etkilesim iginde olabilen
malzemelere biyoaktif malzemeler denir [13]. Biyoaktif camlarin, cam seramiklerin
ve biyoaktif seramiklerin yaygin bir 6zelligi kollajen doku lifleriyle, biyolojik olarak
aktif olan hidroksikarbona apatit (HCA) katmani olusturmalaridir. Kemik yapisi,
kalsiyum fosfat ve karbonatlarin degisik formiilasyonunun kombinasyonu
seklindedir. Kemik tiim diger canli organizma gibi hem yapim, hem de yikim
halindedir. Yapim ve yikim olaylarinin ayni anda bulunmasi nedeniyle, kemik
bilesimini tek kimyasal formiille agiklamak olanaksizdir. Biyoaktif implant iizerinde
olusan HCA katmani, kemigin yapisina fiziksel ve kimyasal olarak esdegerdir.

Esdegerlik, ara yiizeyde baglanmanin sebebidir [10].
2.2.3 Korozyon direnci

Beden igindeki tiim biyokimyasal faaliyetler beyinden gelen elektrik sinyalleri ile
olusturulur. Beyin sinyalleri, sadece beynimizin degil ayni zamanda ruhsal
durumumuzla da degisime ugrar. Ornegin; sinirlenmek beyinden gelen elektrik
voltajinin artmasi seklinde ortaya ¢ikar. Insan bedenine kumanda eden elektrik 5-20
mili volt arasinda degisir. Yapimmzin elektriksel degisimine malzemenin
ozelliklerinden gelen korozyon egilimi eklenince korozyon ciddi sorun olarak
karsimiza c¢ikar. Viicuttaki ortam, metaller i¢in yiiksek korozyon kosullar
olusturacak dinamik ortamdir. Protetik kullaniminda g6z oniline alinmasi gereken
onemli konulardan birisi korozyondur [6]. Korozyon, malzemenin ortamla kimyasal
veya elektrokimyasal etkilesime girmesi olarak tanimlanmaktadir. Biyomalzemeler
viicut igerisinde korozif ortamda bulunmaktadirlar. Viicut sivilar iginde ¢Ozlinmiis
cesitli anyonlar ( CI, HCO3, HPO,?), katyonlar (Na*?, K*, Ca*, Mg*?), organik
bilesikler ve oksijen bulunmaktadir [14]. Metaller korozyona ugradiginda cevre
dokularda, doku oliimlerine yol agar. Doku 6liimii sonucu ortaya ¢ikan biyolojik
olusumlar, canli dokular i¢in O&liimciil tehlike olustururlar. Bundan dolay,
gerekiyorsa malzemenin fizikokimyasal Ozellikleri yeteri kadar degistirilerek

uygulama yapilmalidir. Sonug olarak, kullanilan implant malzemelerinin miimkiin



oldugunca korozyona neden olmayacak ve beden elektrik yapisini bozmayacak

yapida malzemelerden se¢ilmesi zorunluluktur [6].
2.2.4 Kemige yakin elastiklik modiilii ve mekanik ozellikler

Implantlarin tasarimi i¢in biyouyumluluktan sonra en 6nemli &zelliklerden birisi,
kemik ile mekanik Ozelliklerin uyusmast geregidir. Elastiklik modiili
kemiginkinden sadece bir kat biiyiik malzemelerde bile gerilme ile karsilasildiginda,
verilecek elastik tepkinin uyusmamasina neden olur. Bu tip malzemelerin enerji
emme Kapasitesi de kemige oranla diisiik olacaktir. Malzeme ile protez dogal uyum
icinde olmalidir. Uyumun saglanmasi aynit mekanik degerlere sahip olmakla saglanir.
Mekanik 6zelliklerinin mutlaka protezde kullanilan (protetik) malzeme ile ayn1 olma
kurali tim fiziksel degerler igin gegerlidir [6]. Cizelge 2.4 kemik, disler ve
biyomalzemelerin young modiilii, yogunluk ve mukavemet degerlerini

gostermektedir.

Cizelge 2.4: Kemik, digler ve biyomalzemelerin 6zellikleri [1].

Malzeme Young Modiilii, Yogunluk, Mukavemet,
E (GPa) d (g/cm’) (MPa)

Sert organ, dis, kemik, insan sert 17 18 130 (Cekme)
kemigi
Dis Dentini 18 2,1 138 (Basma)
Dis Minesi 50 2,9

Polimerler
Polietilen (PHMW) 1 0,94 30 (Cekme)
Polimetilmetakrilat (PMMA) 3 1,10 65 (Cekme)
PMMA kemik ¢cimentosu 2 1,18 30 (Cekme)

Metaller
316L Paslanmaz Celik (Dovme) 200 7,9 1000 (Cekme)
Co-Cr-Mo (Dokiim) 230 8,3 660 (Cekme)
Co-Ni-Cr-Mo (Dévme) 130 9,2 1800 (Cekme)
Ti6AI4V 110 4,5 900 (Cekme)

Kompozitler
Grafit-epoksi (tek yonlii elyaf, 215 1,63 1240 (Cekme)
yiiksek katsayili)
Grafit-epoksi (¢cok yonlii elyaf) 46 1,55 579 (Cekme)
Dental kompozit recineler 10-16 170-260 (Basma)
(dolgulu)

Kopiikler
Polimer kopiikler 101 0,002-0,8 0,01-1 (Cekme)
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2.2.5 Uygun tasarim

Gerekli oOlgiitleri saglayan malzeme dogru tasarlanmadigi takdirde beklenmedik
hasarlara neden olabilir. Kullanilacak malzemenin, implantla uyumlu olacak

optimum tasarim saglamasi zorunludur [12].

Biyolojik ortamda kullanilacak malzemenin asinma direnci ve yiiklere karsi yorulma
dayanimi da biyomalzemeden beklenen o6zellikler arasindadir. Asinma ve yorulma
dayanimi biyolojik uyum igin onemli iki parametredir. Ornegin; asinan metal
alagimlar1 viicut igin zararli metal iyonlar1 (6r: nikel) salarken, eksenel yiiklere

dayanmayan bir implantta yorulmaya bagli olarak ¢atlaklar hatta kirilmalar olur [1].
2.3 Biyomalzemelerin Siniflandirilmasi

Biyomedikal uygulamalarda kullanilan biyomalzemeler metalik biyomalzemeler,
polimer biyomalzemeler, kompozit biyomalzemeler, biyoseramikler ve dogal

kaynakli biyomalzemeler olmak iizere bes ana grup altinda siniflandirilabilir.
2.3.1 Metalik biyomalzemeler

Metaller, miikkemmele yakin termal ve elektriksel iletkenlik, mekanik o&zellikler
nedeniyle biyomalzeme olarak kullanilmaktadir. Bir takim metaller, mekanik
ozellikleri nedeniyle, komple kalga ve diz eklemleri gibi, pasif sert doku ikame
malzemeleri olarak kullanilmaktadir (6rnegin; kirik tedavisinde kullanilan plakalar
ve vidalar, bel kemigi diizeltme geregleri ve dis implantlari). Katater rehber telleri,
damar stentleri, ortodontik teller ve kulak salyangozu gibi daha aktif rolleri olan
metal biyomalzemelerde mevcuttur [15]. Bazi metaller ve kullanim alanlar1 Cizelge
2.5 ve Sekil 2.1°de goriilmektedir.

Ozel olarak insan viicudunda kullanilmak iizere gelistirilen ilk alasim, kemik kirig
tedavisinde kullanilan plaka (Sherman plakalar1) ve vidalarin yapiminda kullanilan,
vanadyum ¢eligidir. Implant alasimlari iiretmek iizere kullanilan demir, krom, kobalt,
nikel, titanyum, tantal, niobyum, molibden ve tungsten gibi bir¢ok metal viicut iginde
yalnizca birka¢ dakika giivenle kullanilabilmektedir. Bu metallerden bazilar1 B12
vitamin sentezlenmesi (kobalt) ve kirmiz1 kan hiicre fonksiyonlar1 (demir) agisindan
oneme sahiptir. Ancak, viicutta gereken miktarin lizerine ¢ikmamalar1 gerekmektedir

[16].
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Biyomalzemelerin yiizeyinin biyolojik ¢evrede metal implantlarin verecegi tepkide

hayati rol oynadig1 bilinmektedir.

Cizelge 2.5 : Biyomalzeme olarak kullanilan bazi metaller ve uygulamalar1 [15].

Metal Uygulama

Paslanmaz celik Kirik Kkliseleri, vidalar, kalca
civileri (gegici)

Co-Cr alasimlari Kalga eklem protez govdeleri

Titanyum ve alasimlari Kalga  implantlari,  kliseler,
vidalar

Dental metaller Dolgu ve kaplamalar

(Cu, Ag, Sb, Hg,Au vs.)

Tantal Dikis teli, radyo-izotop (mesane
tiimdrleri i¢in)

Platin grubu Kalp pili elektrotlar

(Pt, Pd, Rh, Ir, Ru ve Os)

Silisyum BioMEM, biyog¢ip

Yapay implantlarin biyolojik yarari, temel olarak yilizey morfolojisi, mikroyapi,
kompozisyon, mekanik ozellikler ve yiizey serbest enerjisi gibi yiizey
karakteristikleri ile tanimlanmaktadir. Bu ylizden, metal implantlarda yiizey
modifikasyonu ve yiik tasiyic1 metal implantlarin etkili tasarimina ilgi giin gectikce

artmaktadir [17].

Ti-6A1-4V alagmu, Pens Kuron képra Au-Cu-Ag alasmm
Co-Cralasmu e’ M6  Au-Cu-Ag-Pt-Pd alasm
% Ti, Ti-6A1-4V alasimm

Dental
implant “ 316L paslanmaz gelik
T; =z Ti-NI alasmu
1, ' Stent

Ti-6Al1-4V alasmu
Ti-6Al-7Nb alasnm
Elektrod Pt-Ir alagmm, Ti
Kilf® Ti, Ti-6A1-4V alasmm
Ti-5A-4V alagzm e Kalp pili

316L paslanmar celik _*. -

Ti-5A-7Nbalasms & Ti-6A1-4V alagmm
Co-Cr alasmu
Kemik plakasi 316 paslanmaz gelik
Yapay Eklem

Sekil 2.1: Metalik aygitlarin ve metalik biyomalzemelerin kullanimi [12].
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Metallerin biyolojik ortama uygunlugu viicut igerisinde korozyona ugramalariyla
ilgilidir. Korozyon, metallerin ¢evreleriyle istenmeyen kimyasal reaksiyona girerek
oksijen, hidroksit ve diger baska bilesikler olusturarak bozunmasidir. Insan
viicudundaki akiskan, su, ¢oziinmiis oksijen, kloriir ve hidroksit gibi ¢esitli iyonlar
icermektedir. Bu nedenle, insan viicudu biyomalzeme olarak kullanilan metaller i¢in
olduke¢a korozif bir ortam olusturmaktadir. Malzeme korozyon sonucu zayiflamakta,
daha da onemlisi korozyon iiriinleri doku igerisine girerek birikmektedir. Bazi
metallerin doku iizerinde oligodinamik etkiye bagli olarak hiicrelere zarar verme
Ozelligi bulunmaktadir. Soy metallerin korozyona karsi direnci ise miikemmeldir
[18]. Biyomalzeme olarak kullanilan Onemli metalik malzemeler asagida

aciklanmustir.

Celigin iki tiirlii kullanim1 bulunmaktadir. Demir, karbon, silisyum ve manganez ¢ok
az miktarda fosfor ve kiikiirtten olusan ¢elik, karbon ¢eligi olarak adlandirilmaktadir.
%1°den daha diisiik karbon igerigine sahip ve diger metalleri ve ametalleri de
icerecek sekilde hazirlanan gelik ise alasim ¢eligi olarak adlandirilir. Bu gruptaki
celikler karbon ¢eligine gore daha pahalidir ve islenmeleri daha zordur. Ancak,
korozyon ve 1s1l direngleri ¢ok daha yiiksektir. Alasim c¢elikleri aliminyum, krom,
kobalt, bakir, kursun, mangan, molibden, nikel, fosfor, silisyum, kiikiirt, titanyum,
tungsten ve vanadyum igerebilirler. Aliiminyum asinmaya kars1 direnci arttirirken,
yiiksek miktarlarda eklenen krom, korozyon direncini ve 1sil direnci arttirir. Bu tiir
celikler “paslanmaz c¢elik” olarak adlandirilmaktadir. Paslanmaz celikler implant
yapiminda uzun zamandir kullanilan metalik alagimlardir. %10.5 krom ilavesi,
celiklerin paslanmaz 0Ozellik kazanmasimi saglamaktadir. Sekil 2.2°de 6rnek

paslanmaz celik implantlar bulunmaktadir.

'7{'.( l /\ " Oval diz kapaz
v P
1\ :

g" / ‘ ~— Anatomik
l l uyvluk kismm

Anatomik
tibyval kismm

Sekil 2.2: Paslanmaz ¢elik implantlar (a) Kalga implant1 (b) Diz implant1 [12].
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Paslanmaz ¢elik (18Cr-8Ni) ilk defa ortopedik cerrahide 1926 yilinda kullanilmustir.
1950’lerde 302 paslanmaz celikler, iistiin korozyon direnglerinden dolay1 vanadyum
celiginin yerini almistir. 302 paslanmaz ¢eliklere molibden ilavesi ile paslanmaz
celiklerin korozyon direngleri gelistirilmistir. Daha sonra 316 ve 316L (18Cr-14Ni-
2.5Mo) Ostenitik paslanmaz ¢elikler kullanilmaya baglanmistir. 316 ve 316L
paslanmaz ¢elik arasindaki fark “L” serisinin karbon miktarmin %0.08’den %0.03
seviyesine indirilmis olmasidir. Boylece korozyon direnci arttirilmistir. Paslanmaz
celiklerin biyolojik uyumlulugu zayif oldugundan kemik veya yumusak doku ile
tamamen birlesmesi miimkiin degildir. Oregin; paslanmaz celik viicutta kemige
yakin bir yere yerlestirildiginde kemik ile metal arasinda mikroskobik seviyede ince
lifsi doku olusmaktadir. Bu olay, implantin basarisinin doku ile biitiinlesmesine bagli
oldugu uygulamalarda paslanmaz ¢eligin kullanimini1 engellemektedir. Biyomalzeme

olarak yaygin kullanilan paslanmaz ¢elik 316L kalite Ostenitik paslanmaz geliktir.

Kobalt i¢eren alasimlar, genelde kobalt-krom alasimlaridir. Temelde kobalt-krom-
molibden alasimi ve kobalt-nikel-krom-molibden alasimi olmak iizere iki tiir
alasimdan s6z edilebilir. Birinci alasim, uzun yillardan beri, discilikte ve son
zamanlarda yapay eklemlerin iiretiminde kullanilan biyouyumlulugu kanitlanmis
alasimdir. lkinci alasim ise, daha yeni bir malzemedir. Fazla yiik altindaki
eklemlerde (diz ve kalca gibi) ve protezlerde kullanilmaktadir. Bu tiir alagimlarin
bilesimleri, temel olarak agirlikca %65 kobalttan ve kromdan olugsmaktadir. Kobalt
iceren alagimlarin elastiklik modiilii paslanmaz c¢eliginkinden yiiksektir. Paslanmaz
celikten daha 1yi biyouyumluluk 6zellikleri saglarken, sertligin getirdigi asindirma
sorunlart giindeme gelmektedir. Kemikten daha sert olan yapilar, mekanik hareketler
sonucu kemigin asinmasina neden olurlar. Sekil 2.3’te 6rnek Co-Cr kalga implanti

goriilmektedir.

Sekil 2.3: Co-Cr Kalga Implant1 [12].
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Implant iiretimi icin titanyum kullanim denemeleri 1930’lu yillarin sonlarina
dayanmaktadir. Saf metal olarak titanyum ilk defa laboratuar hayvanlarma 1940
yilinda Bothe, Beaton ve Davenport tarafindan kullanilmistir. Titanyum yogunlugu
(4.5 glem®) ve iyi mekanik dzellikleri nedeniyle implant olarak kullanimi yaygindir.
Cizelge 2.6 baz1 metal implant alasimlarmin yogunluk degerlerini gostermektedir.
Yiiksek biyouyumlulugu ve korozyon dayanikliligi titanyum ve alasimlarinin
biyomalzemeler arasinda one c¢ikmasini saglamistir. Ticari olarak ¢ogunlukla saf
titanyum (ASTM F67) ve Ti-6Al-4V (ASTM F136) implant olarak kullanilmaktadir.
Miikemmel mekanik 6zellikleri, korozyon dayaniklilig1 ve viicut i¢i uygulamalarda
biyouyumluluktan dolayr alasimlar yiik tasiyict implantlar icin ilgi c¢ekicidir.
Titanyum, paslanmaz ¢elik ve kobalt alagimlarina gére daha hafif malzemedir.
Titanyum ve titanyum alasimlar1 dis implanti, dis braketleri ve telleri ile kalca
implant1 uygulamalarinda kullanilmaktadir. Sekil 2.4’te dis ve kalga protezlerinde

kullanilan titanyum implantlar gériilmektedir [10,12,19,20].

Titanyum-Nikel alagimlarimin en 6nemli 6zelligi sicaklikla beraber deformasyon
gostermeleridir. Bu tiir alagimlar sekil hafizali alasimlar olarak isimlendirilmektedir.
Oda sicakliginda sekil verildikten sonra, artan sicaklikla beraber deforme olmaktadir.
Ayrica Ti-Ni alagimlarinin yiiksek elastik 6zellikleri bulunmaktadir. Bu sayede
ortodontik tedavide kullanilan teller gibi yiik wuygulanan yerlerde elastik
kabiliyetleriyle sekli korumaktadirlar [14].

Cizelge 2.6: Baz1 metal implant alasimlarinin yogunluklari (g/cm?) [11].

Metal Ad d (glem?)
Ti ve Ti alagimlari 4.5
316 Paslanmaz celik 7.9
CoCrMo 8.3
CoNiCrMo 9.2
NiTi 6.7

Giliniimiizde ortopedik, dental implant olarak en fazla kullanilan malzemeler F55 ve
F138 simgeli diisiik karbonlu celikler (316L), F75 ve F90 simgeli kobalt-krom
alasimlari, F67 simgeli saf titanyum ve F136 simgeli titanyum-aliiminyum-

vanadyum alagimidir (T16A14V) [20].
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___—protez dis Ti implant
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Sekil 2.4: Dis ve kalga protezlerinde kullanilan ¢esitli titanyum implantlar
[12,19,21].

Metalik biyomalzemeler canli kemik dokusuna tam olarak baglanamaz veya
genellikle kemik yiizeyindeki piiriizliiliik yoluyla kemige mekanik olarak kenetlenir
ve orada sabitlenir. Fakat, doku ile tam anlamiyla bir bag kurmaz. Metalin bulundugu
yerde herhangi bir baglanma reaksiyonu gostermeden durmasinin nedeni metalin
biyoinert davranmasidir. Metalin bu sekilde sabitlenmesi uzun periyotlarda ¢ok
kararli bir durum degildir ve bazi durumlarda cesitli komplikasyonlara sebep olabilir

[22].
2.3.2 Polimerik biyomalzemeler

Polimerler, belkemigi zinciri boyunca kovalent bag yapmis, ¢ok uzun zincir
molekiillerinden meydana gelmektedir. S6z konusu zincirler olduk¢a esnektir ve
kolayca dolanirlar. ilaveten, her bir polimer zincirinin ayn1 zamanda uzun mesafe
diizenini bozabilen, yan gruplar1 ve ko-polimerik zincir ve bloklar1 vardir. Molekiiler
zincir uzadikg¢a goreceli mobilitesi de diismektedir. Mobilite fiziksel 6zellikler ile de
ilgilidir. Genelde, molekiiler agirlik ne kadar yiiksekse mobilite o kadar diistiktiir. Bu

da daha yiiksek mukavemet ve 1s1l kararlilik anlamina gelmektedir [23].

Polimerlerin protez malzemesi olarak degisik yerlerde kullanimi, II. Diinya Savasi
sonras1 yapilan aragtirmalar ve ihtiyaglardan sonra hizla artmis ve pek ¢ok avantajl
yonii tercih edilmesini saglamistir. Mekanik ve fiziksel yapisi genis bir aralikta
degisen polimer malzemelere, ince iplik, seffaf film, kalin levha, blok veya profil
gibi ¢ok degisik sekil istenilen kolaylikla verilebilir ve maliyetleri de ¢ok diistiktiir.
Polimerik malzemeler biyomedikal alaninda yaygin olarak uygulanmaktadir. Cizelge
2.7 sentetik polimerleri ve kullanim alanlarii gostermektedir. Sentetik polimerlerin

biyomedikal alaninda kullanimlarinin daha kolay olmasina ragmen, dogal polimerler
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de biyouyumluluklart ve biyog¢oziiniirliiklerinden dolayir gereklidir. Biyomedikal
uygulamalar i¢in polimerik malzemelerin hazirlanmasinda bir bagska metot sentetik
polimerler ile dogal polimerlerin karistirilmasidir. iki veya daha fazla polimerin
karistirilmasi temeline dayanan yeni malzemelere ilgi son 30 yilda artmistir. Sentetik
ve dogal polimer malzemelerin karisimiyla, tek bilesenli polimer malzemelere gore
daha gelismis mekanik 6zellikler ve biyouyumluluga sahip yeni bir malzeme sinifi
ortaya c¢ikmustir. Bu malzeme simmifi biyoyapay veya biyosentetik polimerik
malzemeler olarak adlandirilmaktadir. Sentetik polimerler, hiicre biiyiimesine izin
vermeyen baglangi¢ artiklart veya empiiriteler igerirken, dogal polimerler genellikle
biyouyumludur. Sentetik polimerler, dogal olarak meydana gelen polimerlere gore
daha iyi mekanik ozellikler ve termal kararliliga sahiptir. Dogal polimerlerin
performanslarinda sentetik polimerlerle karsilastirildiginda kisitlamalar vardir.
Sentetik polimerlere genis bir aralikta sekil verilebilirken, dogal polimerlere belirli
sekillerin verilmesi oldukca zordur. Ornegin; yiiksek sicakliklarda galisilirken dogal

yapilart bozulmaktadir.

Dogal ve sentetik polimerik malzemelerin karistirilmasiyla yeni gelistirilen polimerik
malzemeler, biyomedikal uygulamalarda kullanim igin iyi termal ve mekanik

ozelliklere sahipken ayn1 zamanda biyouyumludurlar.

Biyomedikal uygulamalar i¢in malzeme hazirlanmasinda kullanilan temel
biyopolimerler, kollajen, ¢itin, ¢itosan, keratin, ipek ve elastin, hayvan biinyelerinden

elde edilen biitiin dogal polimerlerdir.

Kollajen ve elastin gibi dogal polimerler, hem suda hem de organik ¢oziiciilerde
¢oziilmezler. Geng¢ hayvan dokularindan g¢ikarilmis Kollajen ve ¢itosan seyreltik
asetik asitte ¢ozililmektedir. Kollajen ve c¢itosan dogal polimerlerle oldugu kadar
sentetik polimerler ile de karigimlart biyomedikal malzeme olarak siklikla
kullanilmaktadir. Ipek, biyomalzeme hazirlanmasinda kullanilan iyi bir polimerdir,
fakat ¢oziilebilir formu kolayca elde edilememektedir. Son zamanlarda ise, keratin

biyomedikal uygulamalar i¢in potansiyel malzeme olarak kullanilmaktadir.

Sionkowska, yeni bir biyomalzeme olarak dogal ve sentetik polimerlerin
karistirilmasiyla ilgili bir arastirma yapmis ve biyosentetik polimerik malzemelerin

biyomedikal alandaki basarili kullanimlarini ortaya koymustur [24].
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Pielichowska ve Blazewicz, polimerik biyomalzemeler metalik ve seramik
biyomalzemeler ile karsilagtirildiginda, polimerik biyomalzemelerin, ¢esitli ve
degisik sekilde bilesenlerinin iiretiminde kolaylik saglamasi, uygun maliyet ve genis
bir aralikta mekanik ve fiziksel 6zelliklere sahip olmalarini avantaj olarak belirtip,
hidroksiapatitin kompozisyonlar1 ve dogal dokulara olan biyolojik benzerliklerinden
dolay1 kemik implantlar i¢in ¢ekici bir malzeme oldugunu vurgulamiglardir. Kemik
doku yeniden biiyiimesi ve yeniden yapilanmasi amaciyla biyoaktif
polimer/hidroksiapatit nano kompozitler iiretmislerdir. Nano yapili formun biyoaktif
polimer ve doku ile iyi bir etkilesim olusturmasinin yaninda, polimer matris

icerisinde iyi bir sekilde dagilmasi saglanmistir [25].

Polimerler tiretim kolayligi, ikincil islem olanagi, makul maliyetler ve arzu edilen
mekanik ve fiziksel 6zelliklerde temin edilebilme acisindan metaller ve seramiklere

gore avantajlidir [7].

Cizelge 2.7: Bazi sentetik polimerler ve kullanim alanlari [11].

Sentetik Polimerler Uygulamalari
Polivinilkloriir (PVC) Kan ve sollisyon tastyicisi, cerrahi ambalaj,
diyaliz gerecleri, katater sisesi
Polietilen (PE) Katater, ecza sisesi, esnek kap, torba, ortopedik
implantlar
Polipropilen (PP) Tek kullanimlik enjektdr, yapay damar, dikis ipi

Polimetilmetakrilat (PMMA) Kan pompasi ve haznesi, kemik ¢imentosu, kan
diyaliz cihaz1 i¢gin membran

Polistiren (PS) Doku kiiltiirii kab, filtreler

Polietilenteraflat (PET) Dikis ipi, ag, yapay damar ve kalp kapakg¢igi

Polietrafloretilen (PTFE) Katater ve yapay damar

Poliiiretan (PU) Film, hortum ve bilesenleri

Poliamid (Naylon) Dikis ipligi, ambalaj filmi, katater ve kalip
parcalari

2.3.3 Kompozit biyomalzemeler

Iki veya daha fazla malzemenin, iyi zelliklerini bir araya toplamak ya da ortaya yeni
bir 6zellik ¢ikarmak icin, mikro veya makro seviyede heterojen karisimiyla olusan

malzemeye kompozit malzeme denir.
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Kompozit iirline eklenen biitlin malzemeler yeni lirlinlin karakteristik 6zelliklerini
etkiler. Kompozit yap1 olusumuyla yorulma dayanimi, asinma dayanimi, korozyon
dayanimi, kirilma toklugu, mukavemet, yiiksek sicaklik ozellikleri, elektrik
iletkenligi, 1s11 iletkenlik, akustik iletkenlik, rijitlik, fiyat ve estetik gdriiniim gibi
ozelliklerin gelistirilmesi hedeflenmektedir. Kompozit malzemeyi matris ve takviye
elemant olusturmaktadir. Biyomalzeme olarak iiretilen kompozitler matris

malzemesine veya kompozitlerin biyoaktivitesine baglidir [19,26].

Matris malzemesine gore siniflandirilan temelde ii¢ tip biyokompozit mevcuttur;

e Polimer matrisli kompozitler (Karbon/PEEK (polietereterketon) vb. )

e Metal matrisli kompozitler (HA/Ti, HA/Ti6AI4V vb.)

e Seramik matrisli kompozitler (Paslanmaz ¢elik/HA, cam/HA vb. )
Kompozit malzemeler biyoaktifliklerine gore ise ii¢ sinifta incelenebilir;

e Biyoinert kompozitler: Karbon/karbon, karbon/PEEK vb.

e Biyoaktif kompozitler: Paslanmaz celik/ biyocam, HA/HDPE, HA/Ti6Al14V
vb.

e Biyogoziinebilir kompozitler: trikalsiyum fosfat (TCP)/ polilaktik asit (PLA),
TCP/ polihidroksibiitirat (PHB) vb. [12].
Literatiirde kompozit biyomalzemelerin iiretimi, mekanik ve fiziksel o6zellikleri,
sinterleme davranigi, mikroyap1 gelismesi, faz kararliliginin gelistirilmesi, in vitro ve

in vivo testleri ile ilgili yapilmis ¢aligmalar vardir.

Zhang ve c¢alisma ekibi [27], ortopedik uygulamalar igin hidroksiapatit-zirkonya
kompozitlerin tiretimini arastirmiglardir. Baslangigta, HAp ve ZrO; tozlar dispersant
olarak poliakrilik asit ve glutonik asit ile sulu ortamda disperse edilmistir. Camurlar
yiiksek kati icerikli (hacimce %50°den biiyiik) iyi stabilize olmus durum gostermistir
ve boylece slip dokiimden sonra yiiksek yogunluklu (> %60) yas numuneler elde
edilmistir. Yas HA- ZrO; numuneler 1450°C’ de 2 saat tutularak basingsiz sinterleme
ile kolayca yogunlagsmistir. Sinterlemeden sonra, sadece hidroksiapatit
Ca10(PO4)6Ox(OH)2(1-x)(HOA), ZrO, ve eser miktarda a-trikalsiyum fosfat fazlar
belirlenmistir. HAp ve ZrO, arasindaki reaksiyonlar gozlemlenmistir. HA- ZrO,
numuneler miikemmel mekanik ve biyolojik 6zellikler gostermistir. Hacimce %40
HA —hacimce %60 ZrO; iceren numuneler i¢in 1450°C’de sinterlenen numuneler igin
220 MPa egme mukavemeti ve 4.37 MPa.m™® kirilma toklugu elde edilmistir.

Sonuglar yiiksek mekanik ozelliklere sahip ve ortopedik uygulamalar igin
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biyoaktiviteyi arttiran HA- ZrO, kompozitlerin hazirlanmasi igin 6nerilen kolloidal

prosesin ve basingsiz sinterleme prosesinin uygun oldugunu gostermistir.

Suchanek ve ¢alisma ekibi [28], hidroksiapatit-hidroksiapatit visker kompozitlerin
sinterleme ilavesi olmadan mekaniksel Ozelliklerini ve mikroyapisal
degerlendirmelerini c¢alismiglardir. HA / %0-30 HA (w) kompozitler, basingsiz
sinterleme, sicak presleme ve sicak izostatik presleme (HIP) ile {iretilmislerdir. 1000-
1100°C’de sicak izostatik preslenmis kompozitler en iyi 6zellikleri géstermislerdir:
(goreceli yogunluk %97.0-99.5, kirilma toklugu 1.4-2.0 MPa.mllZ). Basma on

gerilmesi ve ¢atlak sapmasi kirilma toklugunun artmasina en ¢ok katkiyr saglamistir.

Shahni ve g¢alisma ekibi [29], B-TCP bazli ve agirlik¢a %2.5-10 arasinda mervinit
nano partikiilii i¢eren nano kompozitler hazirlamiglar, 1100-1300°C sinterleme
sicakliklarinda sinterlemislerdir. Basma mukavemeti ve kirilma toklugu o6lgiilerek
mekanik o6zellikler arastirilmistir. Yapisal 6zellikler XRD, TEM ve SEM analizleri
ile in vitro biyoaktivitesi simiile edilmis viicut sivist (SBF) igerisinde numunelerin
bekletilmesi ile incelenmistir. Agirlikca %5 mervinit ilavesine kadar sinterlenen
numunelerin  mekanik o6zellikleri artmistir. 1100 ve 1200°C’de sinterlenen
numunelerde ise azalmigtir. SBF igerisine 1 giin batirilan nano kompozitlerin
yiizeyinde nano yapili kalsiyum fosfat tabaka olugsmustur. Uygun mekanik
ozelliklerden dolay1 bu kompozitlerin sert dokular i¢in altlik olarak kullanilabilecegi

belirlenmistir.

Nath ve c¢alisma ekibi [5], sinterleme sartlarinin etkisi ve agirlikga %30 miillit
(3Al,03.2Si0,) ilavesinin yogunlagsma mekanizmasi, faz kiimeleri ve mikroyap1
gelismesi lizerindeki etkilerini incelemislerdir. Deneysel sonuglar, 1300-1350°C
sicaklik araliginda sinterlenen kompozisyonlarla %95’ e yakin teorik yogunluk elde
edilmistir. Gegirimli elektron mikroskobunu kullanarak daha hassas skalada
mikroyap1 analizi yapilarak hem B hem de o-TCP ve ii¢li birlesme noktalarinda
kristalin gehlenit [Ca,Al(AISiO7)] miktarmin arttigi gézlemlenmistir. Kompozitlerin
pisme kiigiilmesi kinetigi sinterleme mekanizmasini kalitatif olarak anlamak icin
analiz edilmistir. Kompozitlerde, baslangic asamasindaki kati hal sinterleme,
sinterleme sicakliginda ya da sinterleme sicakliklarina yakin sicakliklarda sivi faz
sinterleme ile sicakligin etkisini ve ikincil fazin hacimsel oranini agiklamak igin
kullanilmistir. Sivi1 faz sinterlemenin bazi 6nemli 6zellikleri CaO-Al,03-SiO; tglii

faz diyagrami kullanilarak agiklanmigtir. Daha Once yapilan c¢alismalar ile
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karsilagtirildiginda daha iyi uzun catlakli kirilma toklugu, basma mukavemeti ve

egme mukavemeti yeni gelistirilen kompozitlerde elde edilmistir.

Kim ve ¢alisma ekibi [30], florit ilavesinin hidroksiapatit/aliimina kompozitlerin
mekanik ozellikleri {izerindeki etkisini arastirmiglardir. Hidroksiapatit/aliimina
kompozitlere hacimce %5 MgF; ilave edildiginde, kristal yapida F° OH" yerini
almasindan dolayr hidroksiapatitin bozunmas1 6nlenmistir. MgF, ilave edildiginde,
MgF, ilavesiz kompozitlere gore gorece olarak daha yliksek mekanik o6zellikler

(egme mukavemeti ~ 170 MPa, Vickers sertlik = 7 GPa) elde edilmistir.

Silva ve ¢aligma ekibi [31], biyomedikal uygulamalar igin zirkonya-hidroksiapatit
kompozitlerin mekanik 6zelliklerini ve mikroyapisint incelemislerdir. Bu ¢aligmada
strastyla hacimce %40 ve %60 zirkonya igeren Z4H6 ve Z6H4 olmak {iizere iki cesit
zirkonya-hidroksiapatit kompozit, 700 MPa presleme basincinda tozlarin es eksenli
olarak preslenmesi ile ve hava atmosferinde 1200-1500°C’ de 3 saat siire ile
sinterlenmesi ile hazirlanmigtir. Sinterleme davranigi, mikroyapisal karakteristik ve
mekanik 6zellikler degerlendirilmistir. Zirkonya ve hidroksiapatit fazlarin sinterleme
sicakligi ile ortalama tane boyut degisimi gézlemlenmistir. Teorik yogunlugun %89-
91’1 arasinda goreceli yogunluklar, 1400 ve 1500°C’ de sinterlenen biitlin
numunelerde mikrogatlaklar olmasina ragmen, Z6H4 seramik serisi ve 1400°C’ de
sinterlenen Z4H6 numuneler ile elde edilmistir. Insan kortikal kemigi ve insan disine
(dentin ve mine) yakin basma mukavemeti, elastiklik modiilii, mikro Vickers sertlik

degerleri biitiin numuneler i¢in bulunmustur.

Choi ve c¢alisma ekibi [32], NizAl ve Al,O3 ilavesinin hidroksiapatitin mekanik
Ozellikleri {lizerindeki etkisini aragtirmiglardir.  NizAl partikillerin  ilavesi
hidroksiapatitin mukavemetine kirilma toklugunda oldugu gibi olumlu etki yapmuistir.
Buna ragmen, oOzellikler iizerindeki iyilesmeler metal partikiillerin etrafinda
mikrogatlak olugsmasindan dolay1 siirlidir. Mikrogatlaklar HA ve NizAl arasindaki
1s11 genlesme katsayilarindaki biiyiik farktan dolayr ve NizAl partikiillerin goreceli
biiyiik boyutlarindan (= 20 pm) kaynaklanmaktadir. Mikronalt1 Al,O3 tozun ilavesi
de mekanik ozellikleri iyilestirmistir. Hacimsel olarak %20 Al,Oj3 ilavesiyle egme

1/2

mukavemeti ve kirtlma toklugu sirasiyla 100 MPa ve 0.7 MPa.m™ degerlerinden

200 MPa ve 1.5 MPa.m"® ye artmustir. NisAl ve Al,Os beraber ilave edildiginde ise,

1/2,

kirilma toklugu 2.3 MPa.m™* ye artmigtir. Yapilan calismada kirilma toklugundaki
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bu artisin matris mukavemetlenmesi ve metal partikiilleri ile ¢atlak etkilesimlerinin

sinerjitik etkisine katki sagladigi belirtilmistir.

Xihua ve calisma ekibi [33], sicak presleme metodu ile hidroksiapatit/ aliimina /
diopsit seramik kompozitler iiretmislerdir. Yeni tretilen kompozitlerin kirilma
toklugu, sertlik ve egme mukavemetini 6lgmiislerdir. Hidroksiapatit matrisli seramik
kompozitlerin kompozisyonlar1 XRD ve FT-IR analizleri ile incelenmistir. Kirik
yiizeyler iizerinde kompozitlerin mikroyapilar1 ¢alisilmistir. Hacimce %58
hidroksiapatit, %40 aliimina ve %2 diopsit numunenin egme mukavemeti ve kirilma

toklugu sirasiyla 200 MPa ve 2.80 MPa.m"? olarak bulunmustur.

Kim ve ¢alisma ekibi [34], kalsiyum florit ilavesinin hidroksiapatit-zirkonya
kompozitlerin (HA-ZrO,) yogunlasma ve mekanik ozellikleri {lizerindeki etkisini
arastirmiglardir. Az miktarda CaF, ilave edildiginde kompozitlerin yogunlugu
artmistir ve yogunlugun artmasina neden olan florapatit olusumu goézlemlenmistir.
HA-hacimce %20 ZrO, kompozite hacimce %5 CaF; ilave edilip 1300°C’ de
sinterlendiginde, numune yogunlugu teorik yogunlugun %98’ine yaklagsmistir. Artan

yogunluk ile egme mukavemeti ve kirilma toklugu artmistir.

Behnomghader ve calisma ekibi [35], geleneksel toz karistirma ve sinterleme
metodunu kullanarak agirlikca %2.5 ve 5 ¢ift oksitli (%50 mol CaO ve %50 mol
P,05 ) cam ile HA kompozitler hazirlamislardir. Cam ilavesi 1300 ve 1350°C’de
sinterlenen biinyeler i¢cin HA’in a-TCP’ye 1200,1250 ve 1300°C’ de sinterlenenler
icin B-TCP’ye bozunmalarmi onemli derecede arttirmistir. Mikroyapisal
karakteristikler, faz gelisimi ve termal davramis SEM ve XRD ile ¢alisilmistir. TCP
faz miktar1 ve B-TCP’ den a-TCP’ ye faz doniisiimlerinin sinterleme tizerindeki

etkileri tartisilmistir.

Sprio ve ¢alisma ekibi [36], hidroksiapatit ve ikincil faz olarak biyoaktif dikalsiyum
silikat (Ca,SiO4, C,S) kullanarak biyoaktif seramik kompozitlerin hazirlanmasini
calismiglardir. Kompozit malzemeler, 1500°C sicakliklara kadar monolitik
seramiklerin hizli sinterlenmesini saglayan hizli sicak presleme (FHP) metodu ile
hazirlanmistir. Hem HA hem de takviye fazin birlesmesi amaclanmistir. Bu nedenle
kontrollii faz kompozisyonu ile karakterize edilen ve gelismis mekanik mukavemete
sahip homojen seramik malzeme elde etmek, HA bozunmasini ve asir1 tane

biiylimesini engellemek i¢cin miimkiin oldugunca bekletme zamani azaltilmistir. Faz

22



kompozisyonu agisindan en dikkate deger sonug, 1500°C’de sinterlendikten sonra
bile nihai seramiklerde HA ve C,S’ den baska herhangi bir ikincil fazin olmamasidir.
Kompozit malzemelerin egme mukavemetinin, HA’nin egme mukavemetinden daha
yiiksek oldugunu bulmusglardir. Elastik 6zellikler ve kirilma toklugu farkli sartlarda
sinterlenen HA ve kompozitler {izerinde uygulanmistir ve mineral kemiginkine yakin
ozellikler elde edilmistir. Bu sonuglarin HA ve Ca,SiO4 kompozitlerin biyoaktif yiik

tasiyan seramik kemik protezlerin gelistirilmesi i¢in gelecek vaat ettigi belirtilmistir.

Zhang ve calisma ekibi [37], hidroksiapatit/diopsit seramik kompozitlerin tiretimini
ve simiile edilmis viicut sivisindaki (SBF) davraniglarini arastirmiglardir. Diopsit
hidroksiapatit — matrise  sinterlemeye  yardimci  olarak ilave  edilmistir.
Hidroksiapatit/diopsit seramik kompozitler tek eksenli sicak presleme metoduyla
tiretilmistir. SBF iginde hidroksiapatit/diopsit seramik kompozitlerin biyolojik
aktivitesi taramali elektron mikroskobu (SEM), ince film X-1s1m1 difraksiyonu (TF-
XRD) ve elektron probe mikro analiz (EPMA) teknikleri ile degerlendirilmistir. SEM
mikrografikleri bekletilen kompozit yiizeyinde belirgin acik renk mineral tabakasi
olustugunu gostermistir. Bu tabakanin hidroksiapatit veya NaCl kristalleri oldugu

distiniilmektedir.

Ayed ve Bouaziz [38], tri kalsiyum fosfat ag. %26.52 florapatit kompozitlerin
yogunlagmasi tizerinde aliimina ilavesinin etkisini X-151n1 kirmnimi, taramali elektron
mikroskobu ve 3P ve #'Al niikleer manyetik rezonans kullanarak arastirmistir.
Sinterlenmis aliimina ilaveli kompozitler sinterlenebilirligi arttirmak igin test
edilmistir. Kiigiik bir miktar Al,Oj ilave edildiginde, tri kalsiyum fosfat-ag. %26.52
florapatit kompozitlerin yogunlagmasi dikkate deger bir sekilde artmistir. Saf tri
kalsiyum fosfat-ag. %26.52 florapatitin yogunlagmasi 1300°C’ de yaklagik olarak
%87 dir. Agirlikca %2.5 Al;O3 ilaveli kompozitte ise yogunlasma %91’°e ulagmistir.
Yiiksek sicakliklar c¢ok etkili olmamistir. 1400°C° de tane biiylimesi meydana

gelmistir ve yogunlugun azalmasini saglayan taneler arasi porozite olusmustur.

Cetiner ve ¢alisma ekibi [39], biyocam-titanya takviyeli hidroksiapatit kompozitlerin
{iretimi ve karakterizasyonunu arastirmislardir. Oncelikle biyocam 45S5 dokiilmiis
ve diferansiyel termal analiz (DTA), XRD, ve SEM analizleri yapilmistir. Daha
sonra biyocam partikiil boyutunu hidroksiapatit ve titanyaya yaklastirabilmek i¢in
ogiitiilmiistiir. Sonra, 3 bilesen daha iyi homojenlik saglanmasi i¢in degirmende 24

saat karigtinnlmistir. 24 saat kurutmadan sonra, 1 in¢ ¢apinda peletler basilmistir ve
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1000,1100 ve 1200°C’ de sinterlenmistir. Kompozitlerin basma mukavemeti,
mikrosertlik 6l¢iimii, arsimet metodu ile porozite 6l¢tiimii, XRD ile faz tanimlanmast,
SEM ile mikroyapisal karakterizasyon yapilmistir. Sonug olarak, sinterleme sicakligi
arttiginda, yapidaki porozitenin azaldigi gorilmiistiir. 1100 ve 1200°C sicakliklar
arasinda faz doniisiimii gézlemlenmistir. 15 sn. siire ile 500 g yiikk uygulandiginda
1000,1100 ve 1200°C’ de sinterlenen numuneler i¢in sirasiyla 24.6, 38.99, 316.2 HV
sertlik degerleri ve sirastyla 93.023, 298.14, 371.97 MPa basma mukavemeti

degerleri elde edilmistir.

Denry ve calisma ekibi [40], florapatit cam seramiklerin mikroyapt ve termal
Ozelliklerinin {iizerinde niobyum miktarinin etkisini arastirmiglardir. Ag. %0-5
niobyum igeren dort cam-seramik kompozisyonu hazirlanmistir. Cam
kompozisyonlar1 1525°C’de 3 saat ergitilmis, sok sogutma uygulanmis, 6giitiilmiis,
ve 1525°C’de 3 saat tekrar ergitilmis ve firinda sogutulmustur. Termal genlesme
katsayist dilatometre ile Olclilmistiir. Kristallenme davranigi diferansiyel termal
analiz ile degerlendirilmistir. Kristalin fazlarin dogast X-1sin1  kirinimi  ile
arastirilmistir.  Mikroyapilar SEM ile calisilmistir. ilave olarak, seramiklerin
sitotoksisitesi ¢alisilmistir. ASTM F895-84 standartina gore degerlendirilmistir. X-
1s1n1 difraksiyon analizinden biitiin cam seramiklerde florapatitin temel kristalin faz
oldugu ortaya konmustur. Diferansiyel termal analiz, florapatit kristalizasyonunun
kompozisyona bagli olarak 800 ve 934°C arasinda meydana geldigini ortaya
koymustur. Termal genlesme katsayisi 7.6-9.4x10°°C arasinda degismektedir.
975°C’de 3 saat sinterlemeden sonra biitiin niobyum iceren cam seramiklerde mikron
alt1 florapatit kristalleri (200-300 nm) olugsmustur. Buna ragmen, niobyum igermeyen
cam-seramiklerde ise 2 pm uzunlugunda ignemsi florapatit kristalleri olugmustur.
ASTM F895-84 standartina gore yapilan testte cam seramiklerin hicbiri herhangi bir

sitotoksik aktivite gostermemistir.

Batra ve Kapoor [41], cam takviyeli hidroksiapatit kompozitlerin mikroyapisal ve in
vitro karakterizasyonunu aragtirmiglardir. Ticari HA ag. %2, 5 ve 10 %28.5CaO-
%28.5 P,0s5- %38 Na,O- %5 CaF, igeren cam ilavesi ile takviye edilmis ve
sinterlenmistir. Hidroksiapatitin insan viicuduyla iyi bir biyouyumluluk géstermesine
ragmen, zaylf mekanik 6zelliklerinden dolay: yiik tasiyan alanlarda ve kaplamalarda
kullanimi kisithidir. Bu mekanik 6zellikler cam seramik ilavelerinin sinterlenmesiyle

tyilestirilebilmektedir. Bu ¢aligmada, sinterlenmis fosfat cami ilaveli hidroksiapatitin
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etkileri belirlenmistir. Mikroyap1 ve kompozitlerin fazlarin1 karakterize etmek i¢in
taramal1 elektron mikroskobu ve X-1sin1 kirinimi kullanilmistir. Arsimet prensibiyle
yogunluk, Vickers mikrosertlik test cihazi (0.98 N’da) ile mikrosertlik ve basma test
cihazi ile basma mukavemeti Ol¢lilmiistiir. Sonuglar hangi kompozisyonun sert doku
yerine gecmede kullanilmasina uygun oldugunun belirlenmesinde kullanilmistir. Ag.
%10 cam ilaveli kompozitler HA’dan daha iyi basma mukavemeti ve sertlik
degerlerine sahip yogun HA/TCP kompozit malzemeler olusturmustur. In vitro
biyoaktivitesi, kompozitlerin SBF’ye daldirilip iki hafta bekletilmesinden sonra pH

ve Ca*? iyon konsantrasyonundaki degisikliklerin degerlendirilmesi ile belirlenmistir.

Evis ve ¢alisma ekibi [42], hidroksiapatit ve kismi stabilize zirkonya kompozitlerin
sinterlenebilirligi ve faz kararliliginin gelistirilmesini arastirmislardir. MgO veya
MgF, iceren kismi stabilize zirkonyali hidroksiapatit kompozitler 1000-1300°C
arasinda sinterlenmistir. Reaksiyonlar ve faz doniistimleri X-1s1m1 difraksiyonu ile
tanimlanmistir. Hidroksiapatit-MgO iceren zirkonya kompozitler ig¢in 1000°C
tizerindeki sinterleme sicakliklarinda hidroksiapatitten kalsiyum, zirkonya fazin igine
difiize olmakta ve hidroksiapatit tri kalsiyum fosfata bozunmaktadir. 1200°C
tizerinde CaZrO; olusmustur. MgF, iceren kompozitler MgO iceren kompozitlerden
daha yavas bozunmustur. MgF,’deki flor iyonlar1 hidroksiapatite difiize olmustur ve
boylece yliksek sicakliklarda termal kararlilik saglanmistir. MgF; igeren kompozitler,
MgO igerenlere gore daha yliksek sertlik degerine sahiptir. Yapilan g¢alismada,
baslangicta ag. %10 kismi stabilize zirkonya ve ag. %5 MgF; iceren kompozit ile en

diisiik porozite elde edilmistir.

Silva ve ¢alisma ekibi [43], poroz cam takviyeli hidroksiapatit seramiklerin mekanik
karakterizasyonunu g¢alismislardir. Mikrosertlik, egme ve basma testleri, kirilma
toklugu 6l¢iilmiistiir. Poroz diskler, por olusturucu olarak mum kiireler kullanilarak
kuru metot ile tretilmistir. Yas biinyeler sinterlenmis ve kompozitlerin son
mikroyapist cams1 faz ve hidroksiapatit matris arasindaki reaksiyonlardan dolay:
hidroksiapatit, alfa ve beta tri kalsiyum fosfattan (o ve B-Cas(POs),) olusmaktadir.
Mekanik testlerin sonuglar1 camsi fazin literatiirdeki saf hidroksiapatit verileri ile
karsilastirlldiginda daha yiiksek kirilma toklugu ve egme mukavemeti meydana
getirdigini gostermektedir. Biyoseramiklerin mekanik 6zellikleri ile porozite seviyesi
arasinda bir uyum vardir: Ornegin; Weibull istatistiklerine gére %65 poroziteli

kompozitlerin maksimum egme dayanimi 0.2 MPa, %40 poroziteli kompozitlerde ise
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bu deger 2.5 MPa’a artmaktadir. Buna ragmen, sadece %65 poroziteli kompozit
numunelerin kemik biiylimesi i¢in tamamen yeterli morfolojiye sahip oldugu

gorilmektedir.

Kalita ve c¢alisma ckibi [44], B-tri kalsiyum fosfat (B-TCP) seramiklerin
yogunlagmasi, mikroyapisi, sertligi, basma mukavemeti ve biyo parcalanabilirligi
tizerinde MgO-Na,O-P,0s bazli sinterleme katki maddelerinin etkilerini
arastirmislardir. Ug¢ katki maddeli kompozisyon hazirlanmis ve B-TCP’ye ilave
edilmistir. Tek eksenli olarak sikistirilan seramik yapilar 1250°C’de sinterlenmis ve
karakterize edilmistir. Mikroyap1 ¢alismasinda taramali elektron mikroskobu, faz
analizleri i¢in X-1g1n1 kirinim teknigi kullanilmistir. Sonuglar bu katki maddelerinin
mikroyapiyr modifiye ettigini, sinterlenmis yogunluk ve mekanik o6zellikleri
tyilestirdigini gostermistir. Yogunlukta %9, sertlikte %40 ve basma mukavemetinde

%38 artis elde edilmistir.

2.3.4 Biyoseramikler

Son elli yilda insanlarin hayat standartlarii yiikselten ¢ok Onemli gelismeler
meydana gelmistir. Bunlardan birisi viicudun hasar gérmiis, hasta veya yipranmis
kisimlarin1 onarmak i¢in 6zel olarak tasarlanmig seramik malzemelerin iiretilmeye
baglanmasidir. Bu amag¢ i¢in kullanilan seramikler biyoseramikler olarak
adlandirilmigtir. Biyoseramik alani oldukga yenidir; 1970’lere kadar var olmamastir.
Bununla beraber, bir¢ok biyoseramik yeni kesfedilmemistir. Bunlarin en

onemlilerinden birisi, bircok geleneksel seramik iiriiniin igerdigi aliiminadir [45].

Seramik malzemeler kirilganliklari, gézenekli yapilari, diisiik ¢cekme kuvvetleri ve
diigik darbe dayanimlarma ragmen uzun yillardir medikal malzemeler olarak
kullanilmaktadir. Yakin zamanlarda gelisen yeni yontemlerle, seramikler bir¢cok
degisik biyomalzeme alaninda kullanilmaktadir. Boylece seramikler ve kompozitler
viicut i¢inde kemik yerine gecebilen biyomalzemeler olarak uygulanmaya
baslanmistir. Implant olarak kullanilan seramik malzemeler viicut sivilarina inert
olmas1 ve yliksek basma dayanimlar1 avantajlarindan dolayr medikal uygulamalarda
tercih edilmektedirler. Baz1 karbon bazli seramikler kan sivisiyla etkilesime
girmediklerinden kalp kapak¢igi olarak kullanilmaktadir. Bazi tiimdrlerin tedavisinde
kullanilmak tizere 6zel olarak gelistirilmis cam malzemeler de mevcuttur [7,12].

Biyoseramiklerin sahip olmas1 gereken 6zellikler sunlardir;
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1) Toksik olmamalari
2) Biyouyumlu olmalari

3) Alerjik etki gostermemeleri

Biyoseramikler, temas halinde bulundugu kemik dokusunun verdigi tepkiye gore
biyobozunur, biyoinert ve biyoaktif olarak ii¢ sinifa ayrilabilir.

Biyoinert malzemeler kimyasal agidan olduk¢a kararlidir. Bu malzemelerle,
malzemeleri gevreleyen doku arasinda higbir baglanma olmamaktadir. Biyotolerant
malzemelerle onu ¢evreleyen doku arasinda istenmeyen ancak viicut tarafindan tolere
edilebilecek bir etkilesim olusmaktadir. Biyotolerant malzemelerden yapilan implant,
lifli bir doku tabakasi i¢inde tamamen ¢evrelenmis bir hale gelmektedir. Bu tiir lifli
doku, implant malzemesini i¢inde bulundugu viicut dokusundan izole etmek icin
olusturulmaktadir. Lifli yap1 gergekte, viicut tarafindan olusturulan bir korunma
mekanizmasidir. Metallerin ve polimerlerin biliylik bir kismi bu tiir arayiizey
reaksiyonuna yol agmaktadir. Bu tiir implantlar, eger implantasyon sabitlestirme
islemi saglam sekilde yapilirsa ve implant-doku arayiizeyinde herhangi bir
hareketlilik olmazsa klinik olarak basarili bir sekilde kullanilirlar. Ancak, bu tiir
implant malzemeler giiclii bir yliklemeye maruz kalirsa, implant-doku arayiizey
hareketi olusursa, lifli kapsiil tabakasi kalinlagabilmektedir. Kalinlik birka¢ mikrona
ulagabilir. Bu durumda implant-doku ara yiizeyi ¢cok ¢abuk bir sekilde gevsemeye
maruz kalmaktadir. Bu tlir bir gevseme zamanla degisik nedenlerle klinik
basarisizliga neden olmaktadir. Bu basarisizliga yol acan nedenler implant
malzemesinin kirilmasi1 veya implant malzemesi ile birlesik olan kemigin kirilmasi

seklinde olabilir.

Biyoaktif malzemeler 6zel biyolojik aktivite olusturmak i¢in tasarimlanir. Bazi 6zel
biyoaktif malzemeler yumusak doku ile bag olustururlar. Istenilen biyolojik aktivite,
biyoaktif malzemelerin, canli viicut dokusu ile kaynasip, temas halinde oldugu kemik
ile kuvvetli bag olusturmasidir. Kuvvetli biyoaktif malzemeden {iretilen implantla,
kemik ile implant arasinda, hizli ve kuvvetli bir bag olusturulur. Boylece, implant
malzemelerin herhangi bir mekanik sabitlestirme yontemi (vidalama gibi), kemik
cimentosu (PMMA gibi) veya kemik dokularinin yiizeyden igeriye dogru
bliyliyebilecegi sekilde gelisir. Kemik implant baglantisin1 arttirmak ig¢in

27



tasarimlanmis, gozenekli yilizeye sahip implant malzeme kullanimi sabitlestirilmeyi

saglamaktadir.

“Biyoaktivite kavrami1” genis baglanma orami aralifina ve ara yiizeysel baglanma
tabaka kalinligina sahip olduk¢a genis malzeme smifi araliginda yer alir ve
degisik tiirde biyoaktif malzemeyi tanimlar. Biyoaktif malzemeler hepsi kemik ile
araylizeyde baglanma olustururlar; baglanmanin zamana bagimliligi, baglanti
mukavemeti, baglanma mekanizmasi, bag bolgesinin kalinligi, mekanik mukavemeti
ve kirillma toklugu malzeme tiirline bagh olarak degismektedir. Son zamanlarda
arastirmalar protez ve implant olarak kullanilmak iizere biyoaktif seramik

malzemelerin gelisimi lizerine odaklanmugtir.

Biyobozunur malzemeler ise biyolojik olarak ¢abuk yikima ugrayan, par¢alandiktan

sonra dogadaki dongiiye katilabilen malzemelerdir.

TCP  biyobozunur malzeme, zirkonya, aliimina ve titanya biyo-inert malzeme,
hidroksiapatit, biyo-inert cam ve cam seramikler ise biyo-aktif malzemelere 6rnek
verilebilir [12,20].

2.3.4.1 OKksit biyoseramikler

Alimina, zirkonya, titanya oksit biyoseramiklerin en Onemlilerindendir. Yiiksek
yogunluga ve safliga (> %99.5) sahip aliimina, korozyon direnci, yiiksek dayanimi
ve 1yl biyouyumluluk 6zelliginden dolay: kalga protezlerinde ve dis implantlarinda
yaygin kullanima sahiptir. Biyoseramik amacli aliiminanin ¢ogu, iri tane yapisina
sahip, polikristalin a-Al,O3’tin  1600-1700°C’de sinterlenmesi  sonucu elde
edilmektedir. Aliimina, 20 yili askin siiredir ortopedik uygulamalarda
kullanilmaktadir [18].

Zirkonya da aliimina gibi bulundugu ortamda biyoinert etki gostermektedir.
Aliiminanin zirkonya seramiklere gore avantaji, cok daha yiiksek ¢atlama ve
biikiilme direncine sahip olmasidir. Zirkonya, uyluk kemigi protezlerinde basariyla
kullanilmaktadir. Ancak uygulamalarinda {i¢ Onemli sorunla karsilagilmaktadir.

Bunlar;

e Fizyolojik sivilar nedeniyle zamanla dayanimi azalmaktadir.

e Kaplama 6zellikleri zayiftir.
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e Potansiyel radyoaktif malzemeler icermektedir. Zirkonyanin i¢inde uranyum ve
toryum gibi yarilanma omrii ¢ok uzun olan radyoaktif elementler bulunmaktadir.
Radyoaktif elementleri yapidan uzaklastirmak i¢in zor ve pahali islemler

gerekmektedir [6,18].

Biyoseramikler ¢esitli sekillerde kullanilabilir. Bunlari implant ve protez olarak
kullanilan belirli boyut ve sekillerde firetilmis pargalar, bosluklar1 doldurarak
kemigin onarilmasma yardimci olan tozlar, ve bu seramiklerin zayif mekanik
Ozelliklerini gidermek amaciyla fretilen kompozitler veya kaplamalar olarak
siiflandirilabilir. Biyoseramikler tek kristal (safir), ¢ok kristalli (aliimina veya
hidroksiapatit), cam (Bioglass ®), cam-seramik (A/W cam-seramik) veya kompozit
(polietilen-hidroksiapatit) gibi degisik tiirlerde olabilirler. Kullanilacak tiir yada
tiirler uygulamanin ihtiyaclarma gore belirlenmektedir. Ornegin; tek kristal safir
yiiksek mukavemetinden dolay1 dis¢ilik uygulamalarinda, A/W cam-Seramik yiiksek
mukavemeti ve kemikle bag yapabilmesinden dolayr omurgada, biyoaktif camlar ise
diisiik mukavemetleri ve yliksek bag yapma hizlarindan dolay1 kemik hasarlarinin
onariminda kullanilmaktadir [46]. Literatiirde oksit biyoseramikler ve kompozitleri

ile ilgili ¢alismalar mevcuttur [29,30,32,41].

Kim ve calisma ekibi [29], florit ilavesinin hidroksiapatit/aliimina kompozitlerin
mekanik o6zellikleri tizerindeki etkisini arastirmislardir. Silva ve ¢alisma ekibi [30],
biyomedikal uygulamalar i¢in zirkonya-hidroksiapatit kompozitlerin mekanik
Ozelliklerini ve mikroyapisini incelemislerdir. Xihua ve calisma ekibi [32], sicak
presleme metodu ile hidroksiapatit/ aliimina / diopsit seramik kompozitler
tiretmislerdir. Evis ve ¢alisma ekibi [41], hidroksiapatit ve kismi stabilize zirkonya

kompozitlerin sinterlenebilirligi ve faz kararliliginin gelistirilmesini aragtirmislardir.

Bir seramik implant fizyolojik ¢cevreyle uyumlu olmalidir. Mekanik 6zellikleri yerini

aldig1 dokununkilerle ortiigmelidir.
2.3.4.2 Kalsiyum fosfat seramikler

Kalsiyum fosfat seramikler, kalsiyum ve fosfat atomlarinin ¢oklu oksitleri seklindeki
yapilardir. Kalsiyum fosfat seramik yapilar, dogada ve canli sistemlerde ¢ok
bulunmakla bereber, belli bilesikler laboratuarda sentezlenmektedir. Kalsiyum fosfat

seramiklerin farkli fazlar1 yeniden emilebilir yada biyoaktif biyomalzeme gerekli
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olup olmamasina bagl olarak kullanilmaktadir. Kalsiyum fosfat seramiklerin
sinterlenmesi 1000-1500°C’de gergeklesir, bunu istenilen geometride sikistirilmasi
izlemektedir. Hidroksiapatit [Caig(PO4)s(OH):], tri kalsiyum fosfat [Cas(POs,),] ve
oktakalsiyum fosfat [CagH(PO4)s.50H] bu yapilara 6rnek verilebilir. Mevcut CaP
bilesikleri igerisinde sayilan brusit, monetit, vitlokit, tri kalsiyum fosfat ve
hidroksiapatite ait kimyasal isimler, kimyasal formiiller, semboller ve Ca/P oranlari
Cizelge 2.8’de verilmektedir. [12,47].

Kalsiyum fosfat biyoseramiklerin dis¢ilik ve tibbi alanlardaki uygulamalar1 genel
olarak sOyle siralanabilir: kemik hasarlarinin onarimi, periodontal (dis eti)
hasarlarinin onarimi, dis implantlari, yliz kemiklerinin onarimi, kulak implantlari,
g6z implantlari, omurga erimesinin tedavisi, kemik boslugu dolgulari, implant

kaplamalar1 ve kaplamasiz implantlar i¢in katki maddesi [18, 48].

Kalsiyum fosfat bilesikleri, 6zellikle HA seramikler, ¢evresindeki dokularla kimyasal
bag olusturma, kapasiteleri (biyoaktiflik 0Ozelligi) nedeni ile sert doku
uygulamalarinda oldukg¢a yogun ilgi ¢ekmektedir [12,49].

Sekil 2.5°te CaO-P,0s faz diyagranmi goriilmektedir. Ikili diyagramdan sicaklik ile
diger kalsiyum fosfatlarin kararlilik bolgeleri elde edilebilir. HA stokiyometrisi
malzemenin 1s1l islemi gerektiginde son derece 6nemlidir. HA’da kalsiyum ve fosfor
stokiyometrik oranda hafif dengesizlikler (1.67 standart molar oran1 kadar), 1s1l islem

tizerinde ya o veya B-trikalsiyum fosfat goriiniimiine yol agabilir [12,50,51].

Cizelge 2.8: Cerrahi ve kaplama malzemesi olarak kullanilan ana CaP bilesikleri

[12].
Kimyasal Isim Sembol Kimyasal Formiil Faz Ca/P Oram
Amorf ACP - - -
kalsiyum fosfat
Dikalsiyum DCP CaHPO, Monetit 1.00
fosfat
Dikalsiyum DCDP CaHPO,. 2H,0 Brusit 1.00
fosfat dihidrat
Oktakalsiyum  OCP Cag(PO,)s.5H,0 - <15
fosfat
Trikalsiyum a-TCP Ca3(POy), - 1.5
fosfat
Trikalsiyum B-TCP Ca3(POy), Vitlokit 15
fosfat
Hidroksiapatit HA Cayo(PO4)s(OH), Hidroksiapatit 1.67
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Sekil 2.5: CaO-P,05 Faz Diyagrami [50].
2.3.4.2.1 Hidroksiapatit

Apatit terimi benzer yapilara sahip olan bilesenler ailesini tanimlamaktadir. Bu
ailedeki bilesiklerin birebir ayni kompozisyona sahip olma zorunlulugu yoktur.
Ciinkii, apatit bir kompozisyon degil, tanimdir. Apatit ailesini ifade etmekte
kullanilan  formiill ~ A3p(BO4)sX, seklindedir [7,46]. Hidroksiapatit (HA,
Caio(PO4)s(OH),) biyoaktivitesinden dolayr kimyasal olarak canli kemige
baglanabilen, miikemmel biyouyumlulugu ile bilinen ortopedik ve dental
uygulamalarda kullanilabilen en popiiler biyoseramik malzemedir [52,53].
Hidroksiapatitin atomlarin tam olarak yerlerini gosteren kristal yapisi ilk olarak, bir
mineralden, Beevers ve Mclntyre tarafindan belirlenmis, daha sonra Kay tarafindan,
sentetik hidroksiapatit kullanilarak diizeltilmistir [7]. Sekil 2.6 hidroksiapatitin kristal
yapisini gostermektedir. En kii¢lik yap1 olan birim hiicre, Ca, PO4 ve OH gruplarinin
sik1 paketlendigi, apatit kristal yapisinin tlimiinii kapsar. Apatit yapisi diger iyonlarla
yer degistirmeye aciktir. Apatit yapidaki Ca*?, PO, ve OH™ gruplari yerine gecen
iyonlar, hegzagonal simetriyi fazla degistirmeden yapinin kafes parametresi,
morfolojisi ve ¢oziliniirlik 6zelliklerinde degisime neden olmaktadir. CI” iyonlari, ¢ok
degiskenli durumdan ve b yoniindeki hiicreleri genislettiginden, yapinin hegzagonal
simetrisini kaybetmesine neden olur ve monolitik simetriyi olusturur. Arttirilmis

stabilite, florlu apatitlerin F igcermeyen sentetik ve biyolojik apatitlere gore daha az
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¢ozlinebilir oldugunu gostermistir [12,45,46]. Hidroksiapatit hekzagonal yapida olup,
kafes parametreleri a=0.9432 nm ¢=0.6881 nm’dir. Ca/P oran1 1.67’dir. G6zeneksiz
yogunlugu yaklasik 3.16 g/cm3, yaklasik mikro sertligi 500-600 HV’dir ve 100-200

MPa arasinda basma mukavemetine sahiptir [7,12,46].

LA G“@Ho =

cocpdambae T

Sekil 2.6: Hidroksiapatitin kristal yapis1 [12].

Dogal ve sentetik olarak elde edilen apatitler biyoaktif malzemelerdir. Viicudun
kemik dokusuyla gii¢lii kimyasal baglar kurarak sekillenirler. Kire¢glenmis dokularin
(dis minesi, dentin, kemik) ve baz1 patolojik kireclenmelerin (dis tast ve bobrek tasi)
mineral fazlarini igeren biyolojik apatitler ve saf hidroksiapatit stokiyometri,
kompozisyon, kristallik ve diger fiziksel ve mekanik 6zellikler bakimindan
farkliliklar gostermektedir ( Cizelge 2.9). Kemik ve dis gibi biyolojik apatitler, florit
gibi bircok eser element icermektedir. Bu eser elementlerin apatitin baslangic
cekirdeklenmesine katki sagladigi distintilmektedir [54]. Biyolojik apatitler,
genellikle eksik kalsiyumludur, her zaman karbonat igerirler. Bu ylizden, biyolojik
apatitlerin hidroksiapatit yerine karbonat apatit olarak adlandirilmalar1 daha dogru
olmaktadir. Sentetik karbonath apatitler {izerine yapilan ¢alismalarda biitiin karbonat
iyonlarinin apatit yapisi iginde yerlesmis oldugu belirlenmistir. Literatiirde sentetik
HA ile yapilmis caligmalar incelendiginde genellikle mekanik o6zellikler,
sinterlemenin etkisi ve mikroyapisal 6zellikler incelenmistir. Oktar ve ¢alisma ekibi
[55], sentetik hidroksiapatit kompaktlarin sinterlenmesini arastirmiglardir. Saf HA
kompaktlart 1000,1100,1200 ve 1300°C sicakliklarda sinterlemislerdir. Yogunluk,
mikrosertlik ve basma mukavemeti testleri optimum sinterleme sicakligini

belirlemek i¢in yapilmistir.
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Cizelge 2.9: Dis minesi, kemik ve hidroksiapatitin kimyasal, kristalografik ve
mekanik 6zellikleri [45].

Dis Minesi Kemik (kortikal) Hidroksiapatit
Bilesenler (%ag.)
Kalsiyum, Ca*? 36.0 24.5 39.6
Fosfor, P 17.7 11.5 18.5
Ca/P (molar) 1.62 1.65 1.67
Sodyum, Na* 0.5 0.7 Eser miktarda
Potasyum, K* 0.08 0.03 Eser miktarda
Magnezyum, Mg*? 0.44 0.55 Eser miktarda
Karbonat, CO5" 3.2 5.8 -
Flor, F 0.01 0.02 -
Klor, CI 0.3 0.1 -
Toplam organik 1 25 -
Su Emme 15 9.7 -
Kristalografik
Ozellikler
Kafes  parametreleri
(+/- 0.003[1A)
a ekseni 9.441 9.419 9.422
. 6.882 6.880 6.880

¢ ekseni

ol : 70-75 33-37 100
Kristallik endeksi 250X 25-50
Kristalit boyutu, (/A 1300x300 A+Ca0 HA
Sinterleme sonrasi HA+TCP
trtinler (950L1C)
Mekanik Ozellikler
Elastik Moduliis 0.014 0.020 0.010
(10° MPa)
Cekme Mukavemeti 70 150 100
(MPa)

Hidroksiapatit tozlari, degisik {retim yontemleri ve reaktantlar kullanilarak
tiretilebilmektedir. Sulu ¢ozeltilerden yas kimyasal metot (¢coktiirme) [56], sol-jel
yontemi [57], hidrotermal teknikler [58], diger kalsiyum fosfatlarin hidrolizi ve
termal ¢okeltme [59] hidroksiapatit tiretim yontemlerine 6rnek olarak verilebilir. Yas
kimyasal yontemler ve hidrotermal teknikler, HA tozu iiretim yontemleri arasinda en

yaygin olarak kullanilanlardir.

HA, organik malzemelerden hidrotermal olarak doniistiiriilebilir veya sentetik olarak
uretilebilir. HA hazirlamak icin organik malzeme olarak insan disi, kemigi, minesi
veya hayvan kemikleri kullanilabilir. Dogal kaynaklardan HA iiretiminde 6ncelikle

kullanilacak dogal kaynagin temizleme, kalsinasyon ve Oglitme islemleri
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gerceklestirilmektedir. Coktiirme veya hidroliz metodu ile yas sistemle hazirlanan

HA, ¢ogunlukla serbest kalsiyum iyonlar1 igermez.

Kuru yontem, kuru haldeki kalsiyum tozu ve fosfatin 1000°C {izerindeki
sicakliklarda preslenerek reaksiyona girmesi saglanarak gerceklestirilmektedir. Kuru

yontem, klasik seramik malzeme iiretim yontemidir.

Yas yontem i¢in biri kalsiyumlu digeri fosfatli iki ¢ozelti hazirlanir ve her ikisinin de
pH degerinin 12 seviyesine ¢ikmasi saglanir. Kalsiyumlu c¢ozelti karistirilirken,
fosfath ¢ozelti damlalar halinde eklenir. Elde edilen ¢6zelti santrifiij edilerek ¢okelti
elde edilir. 90°C’de kurutma islemi, 1000-1200°C’de sinterleme islemi yapilir.
Sinterleme sonunda, yogun HA polikristalleri elde edilir. Yapilan ol¢timlerde en

uygun sinterleme sicakliginin 1100°C oldugu gézlemlenmistir.

Yas yontemle {iretilen malzemeler, kuru yontemle {iretilen malzemelere gore
tistiinliilk gostermektedir. Yas yontemle, istenilen diizeyde mekanik 6zellikler elde
edilmistir. Yapilan ol¢timler sonucunda yeni ikincil fazin olusumu goézlemlenmemis,
yiiksek saflikta malzeme elde edilmistir. Yas yontemle liretilen HA’da estetik a¢idan
uygun parlaklik elde edilmistir.

Hidrotermal yontem, ¢ozeltideki kalsiyum ve fosfat ¢okeltisine hidrotermal islem
uygulanmasidir. Baglayict olarak borasilikat cam tozu karistirilir, toz karigimi az
miktardaki su ile 1slatilir. Nemlendirilmis karigima, 200-300°C arasindaki sicaklikta
mekanik presleme islemi yapilir. Hidrotermal yontemle elde edilen katilagmis camsi
apatit yapisinin mukavemetinin ¢ok daha iyi oldugu goriilmistiir. Hidrotermal
yontemde dikkat edilmesi gereken, su miktari ile cams1 faz arasindaki orandir. Su
orani yliksek olursa, yapidaki bosluk artmakta ve mekanik 6zellikler olumsuz yonde

etkilenmektedir.

Degisik metotlarla hazirlanan apatit tozu, yogun veya makrogdzenekli olarakta
yapilabilmektedir. Yogun HA, hacimce % 5’ten az gozeneklidir. Mikro gozeneklilik,
sicaklik ve sinterleme siiresine baghdir. Yogun HA’nin en biiyiik gézenek ¢ap1 1
um’den kiigliktiir. Makro gozeneklilik, toza ugucu bilesen karistirilarak ve daha
sonra sinterleme Oncesi, diisiik sicaklikta (= 80°C) ucucu bilesim buharlastirilarak
elde edilmektedir. Makro gdzeneklilik ayn1 zamanda, apatit liretiminde kullanilan

kemik veya mercan gibi dogal malzemelerin 6zelligi de olabilir [6,12].
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Yogun HA {iretiminde asagidaki sira izlenmelidir:

e Apatit tozu hazirlama veya ticari apatit ve reaktifleri kullanmak.
e Yiiksek yiik altinda istenilen boyut ve sekle sikistirmak.

e Sinterleme.

Saf HA’nin teorik bilesimi; agirlik¢a % 39,68 kalsiyum, % 18,45 fosfattan
olugmaktadir; 2,15 Ca/P oranina sahiptir. Molar Ca/P orani ise 1,667°dir. Yogun HA
malzemelerin Ca/P orani, sinterlenmis malzemelerin B-TCP /HA oranina gore
degismektedir. B-TCP /HA orani ise, saflik, bilesim ve sinterlemeden 6nce hazirlanan
apatitin kalsiyum miktarina gore degismektedir. Ca/P orami 1,67 ise, x-igini
difraktometresinde ve infrared spektrumunda sadece HA gozlemlenir. Oran 1,67 nin
altindaysa, sinterleme sicakligina ve kosullarina bagli olarak, sinterlenmis
malzemede HA fazi ile B-TCP ve diger fazlar bulunmaktadir. Oran 1,67 den biiyiik
ise, HA faz1 ile CaO bulunmaktadir. HA sentetik olarak tiretilmis ise, {iretim
sirasinda kullanilan bazi elementlerin de pikleri X-1sin1 analizi sirasinda ¢ikabilir.
ASTM’ye gore kabul edilebilir HA bilesimi, minimum % 95 HA’dan
olusmalidir. HA, agirlik¢a % 5 B-TCP igermelidir [6].

Kemigin yapisi incelendiginde ise, kemik, inorganik bilesen olan HA minerali ile
karsilagtirildiginda kollajen organik matrisi ile kombine olmus karmagik bir yapidir.
Mineraller kemigin agirliginin {icte ikisi kadardir ve hacmin % 40’1n1 kapsar. Kemik
yapisal olarak pek ¢ok seviyeye sahiptir. Kemik makro boyutta iki sekilde bulunur:
Stingerimsi kemik ve yogun kemik. Yogun kemik, siirekliligini koruyan kat1 bir
goriiniime sahiptir. Trabekiiler veya gozenekli kemik olarak bilinen siingerimsi
kemik ise, birbiri ile birlesik ii¢c boyutlu ag yapisi ile genel olarak gdzenekli bir
goriiniime sahiptir (Sekil 2.7) [60,61].

Uzun kemikte, siitun seklindeki govde kismi yogun kemigin kalin tabakasini
icermektedir. Kemigin genel sekil, konum ve islevsel rolii, her tiirlii kemigin miktar1
ve mimari karakteristigi kemikten kemige farklilik gostermektedir. Kemik 6zel bir
geometriye sahiptir. Bundan dolayr kemik biiylimesi i¢in kullanilan herhangi bir
gozenekli seramik yapi iskelesi malzemesi kemigin bu 6zel geometride biiylimesine

izin vermelidir [62].
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siingerimsi kemil
dokusu

yYogun kemik
dokusu

sar1 kemik iligi

Sekil 2.7: Yogun kemik ve slingerimsi kemik yapis1 [60].
2.3.4.2.2 Tri kalsiyum fosfat (TCP)

Tri kalsiyum fosfat (TCP), Caz(PQO,),, dogada ve canli sistemlerde ¢ok bulunduklari
gibi, belli bilesikleri laboratuar ortaminda sentezlenebilmektedir. Kalsiyum fosfat
fazlarin farkli tiirleri biyolojik sistemlerde baskin ve Onemli rol oynamaktadir.
Biyoseramikler iginde en ¢ok goriinen TCP yapilar1 a ve B-TCP’dir. Saf HA gibi, saf
B-TCP’de dogrudan ¢ozeltiden elde edilememektedir. B-TCP, kat1 hal reaksiyonuyla
veya ¢oOzeltilerden elde edilmis uygun durumdaki eksik kalsiyumlu apatitin
sinterlenmesiyle elde edilmektedir. X-1g1n1 kirmimi ¢alismalart, f yapisinin 1120-
1290°C sicakliklar arasinda o yapisina doniistiigiinii gostermektedir. Ca/P orani
diistiikge, ¢ozlinme hizi artmaktadir. TCP’nin Ca/P oranmi 1.5’tir. Dolayisiyla HA’dan
daha hizli ¢6ziinmektedir [6,12,48].

Hidroksiapatit ve  B-trikalsiyum  fosfat  (B-TCP)  biyouyumlulugu ve
biyoaktivitesinden dolay1 en yaygin olarak kullanilan biyoseramiklerdendir. Birgok
yildir, sentezlenmis kalsiyum fosfatlar, kemik hatalarinin onariminda klinik olarak
kullanilmaktadir. Fakat, kirilganligi ve zayif kopma direnclerinden dolayr bu
biyoseramiklerin kullanim1  kisithidir. Biyomedikal uygulamalar i¢in uygun
trikalsiyum fosfatin mekaniksel dzelliklerinin iyilestirilmesi gerekmektedir. Ozellikle
florapatit bitisik sert doku ile miikemmel biyouyumluluga sahiptir. Florapatit
hidroksiapatitin yiiksek kimyasal kararliliga sahip hali olarak bilinmektedir. 1250
°C’de florapatit kararl kalirken, HA, TCP’ye bozunmaktadir [49].
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TCP, seramik blok, graniil veya kalsiyum fosfat ¢cimento halinde kemik tedavilerinde
kullanilmaktadir. Kemik bosluklarini  doldurmak amaciyla, dokusu, fosfat
malzemesinin gozenekli yapisi iginde biiyiimekte ve malzeme sonradan yavasca
¢Oziinmektedir. Ayni zamanda mineral kemik olugmaktadir. Dis hekimliginde
kullanilan kok kanali yapistirmalar: biyouyumlu hale getirmek ve kemik olusumunu
desteklemek i¢in de o-TCP katilmaktadir. a-TCP katilimiyla, doku uyumlulugunda

ve yara iyilesme Ozelliklerinde gelismeler gozlenmistir [12].

2.3.4.3 Biyoaktif camlar ve cam-seramikler

Biyoaktif seramikler, ¢esitli bilesimlerde {iiretilen cam, seramik, cam-seramik ve
kompozitlerin implant olarak kullanimiyla kemik ile implant arasinda kuvvetli bir
bag olusumunun saglanabildigi biyomalzemelerdir. Bu amagla bir¢ok biyoaktif cam
0zel kompozisyonlarda hazirlanmaktadir. Biyoaktif cam ve cam-seramiklerin
karakteristik 6zelligi, implantasyon sonrasinda yiizeyin kinetik 6zelliklerine baglh
olarak yiizeyde olusan bag kuvvetinin zamana bagimli degisimidir. Biyoaktif
malzemeler, doku ile yliksek mekanik kuvvetlere kars1 direnebilecek seviyede bir

araylizey olusturmalidir.

Biyoaktif camlar, degisik oranlarda SiO,, Na,O, CaO ve P,0s igeren c¢esitli
bilesimlerde camlardan olusur. Bu camlar1 geleneksel soda-kireg-silika camlarindan
ayiran li¢ onemli bilesim farki vardir. Biyoaktif camlar agirlik¢a %60’dan az SiO»,
yiiksek miktarlarda NayO ve CaO ve yiiksek CaO/P,0s orani igerirler. Bu bilesimsel

farklilik, 6zellikle viicut sivilar1 gibi sulu ortamlarda yiizeyi oldukca aktif hale getirir.

Birgok biyoaktif SiO, cami agirlikga %45 SiO; igeren 45S5 ismiyle formiile edilir (S
ag yapict anlamindadir) Klinikte kullanilanlar arasinda en onemli biyoaktif cam
seramik Prof. Yamamuro ve Kokuba tarafindan gelistiren aliimina/volastonit (A/W)
cam-seramigidir. A/W cam-seramigi miikemmel mekanik Ozelliklere sahiptir ve
kemik ile oldukga yiiksek bir araylizey bag mukavemeti olusturmaktadir. 1950’lerin
baslarinda, Bromer ve arkadaslar1 daha gelismis olan bir SiO,-CaO-P,0s sisteminden
biyoaktif cam-seramik gelistirmistir. Cam-seramigin, bu tip biyoaktif davranisi Briit
ve Strunz tarafindan test edilmistir. Bu cam-seramik orta kulak cerrahisinde
kullanilmaktadir. Kokubo [12], agirlik¢a %34 SiO,, %44.7 CaO, %4.6 MgO, %16.2
P,Os5 ve %0.5 CaF, kompozisyonlu bir apatit-volastonit cam-seramik gelistirmistir.
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Denry ve calisma ekibi [39], florapatit cam seramiklerin mikroyapt ve termal

ozelliklerinin {izerinde niobyum miktariin etkisini aragtirmiglardir.

Biyocamlar1 diger biyoaktif seramik ve cam seramiklerden ayiran temel ozellik,
kimyasal oOzelliklerinin ve dokulara baglanmalarmin kontrol edilebilmesidir.
Herhangi bir tibbi uygulama igin istenilen bir tiirde biyocam tasarlamak miimkiindiir.
Bu durum cam-seramikler i¢in de gecerlidir ancak heterojen mikroyapilari nedeniyle
daha siirli miktarda uygulama alani bulurlar. Sekil 2.8’de klinik uygulamalarda

insan viicudunda kullanilan biyoaktif cam ve cam-seramikler gosterilmistir.

Biyocamlarm kirilma tokluk degerlerin kortikal kemik ile olan uyumsuzlugu nedeni
ile disliik gerilime maruz kalan bdlgelerde kullanilmalari daha yaygindir. Bu
siirlama tibbi uygulamalarda camlarin, seramiklerin ve cam-seramiklerin genel bir
ozelligidir. Biyocamlarin yogunluklar1 yaklasik olarak 2.45 g/crn3 tiir;
mukavemetleri 100-200 MPa ve kirilma tokluklari da 1.2-2.6 MPa.mY? dir [10].

Cam ve cam-seramikler biyomedikal uygulamalarda kemik implantlariyla dis

dolgular olarak kullanilabilirler. Biyoaktif ya da biyoinert olarak siniflandirilirlar.

[63].

Literatiirde biyocam ve cam kullanilarak iiretilen hidroksiapatit kompozitlerle ilgili
yapilan ¢alismalardan bazilar1 su sekildedir: Cetiner ve ¢alisma ekibi [38], biyocam-
titanya takviyeli hidroksiapatit kompozitlerin iiretimi ve karakterizasyonunu
arastirmistir. Goller ve c¢alisma ekibi [64], HA’in farkli sinterleme sicakliklarinda
agirhikga %5 ve %10 biyocam (45S5) takviyesi ile mekanik ozelliklerin
tyilestirilmesini ¢alismislardir. HA’in insan viicuduyla iyi bir biyouyumluluk
gostermesine ragmen, diisiik mekanik 6zellikler gostermesinden dolay: yiik tagima
gerektiren alanlarda kullaniminin sinirli oldugunu belirtmisglerdir. Yapilan ¢aligsmada,
insan diginden iiretilen HAe agirlik¢a %5 ve 10 biyocam takviye edilerek 4 saat siire
ile 1200 ve 1300°C’de sinterlenmistir. HA’e agirlik¢a %10 oraninda biyocam ilaveli
1200°C’de sinterlenen numuneler ile ortalama 383 HV sertlik degeri, 2,72 g/cm®

yogunluk degeri ve 82,96 MPa basma mukavemeti degeri elde edilmistir.
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Sekil 2.8: Klinik uygulamalarda insan viicudunda kullanilan biyoaktif cam ve cam
seramikler [63].

2.3.5 Dogal kaynakh biyomalzemeler (Biyolojik apatitler)

Hidroksiapatit, kimyasal yontemlerin disinda geyik boynuzu, mercanlar, deniz
yosunlari, insan ve hayvan kemikleri gibi dogal kaynaklar kullanilarak ta
tiretilebilmektedir. Dogal malzemelerin implant malzeme olarak kullanilmalarinin en
bliylik avantaji, viicut ortaminda miikemmel biyouyumluluk géstermeleridir. Sentetik
malzemelerle karsilastirildiklarinda, dogal malzemeler genellikle toksik etki
gostermezler. Dogal malzemelere 6rnek olarak kollajen verilebilir. Genellikle lifsi

yapida bulunan kollajen memeli canlilarda bulunan en yaygin proteindir [10,12].

Dogal HA kaynaklarindan olan mercan apatitleri, deniz mercanlarindan elde
edilmektedir. Mercanlar, aragonit seklinde kalsiyum karbonattan olugmaktadir.
Mercanlar, dogal yolla olusan yapilar olduklarindan, uygun dayanima ve yapisal
ozelliklere sahiptir. Belli cinslerden iiretilen mercan kalsiyum fosfatlarin gézenekleri,
insanin  slingerimsi  kemigine benzer yapidadir. Boylece kemik yamasi
uygulamalarinda kullanilmaktadir. Mercan ve doniistiiriilmiis mercan HA, gozenekli

yapilar1 sayesinde kan damarlarimin malzeme icine dogru biiylimelerine imkan
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sagladiklarindan, 1980’lerden beri kemik yamalarinda ve goz implantlarinda

kullanilmaktadir [6,12].

Omurgalilarda biiylime orani paralel olmadigi i¢in geyik boynuzlari essiz biyolojik
yapilardir ve bundan dolayr memelilerde yalnizca kemik uzantilart yenilenme
kapasitesine sahip malzemelerdir. Geyik boynuzlar1 gercek boynuzlar degildir, basit
kemik uzamasina sahiptirler, bu ylizden memeli kemiklerine benzer bir biyolojik
apatit matris vardir. Geyik boynuzlari, ger¢cek boynuzlardaki gibi keratin kilifi
olmayan kafadan kemiksi ¢ikintilardan olusan kemige benzeyen genis ve karmagsik
uzantilardir. Her boynuz kafatasi iizerinde bir ek noktasi pedikiil denilen yerden
biiylir. Kemiklere benzeyen geyik boynuzlari gézenekler icermektedir ve 300 MPa
tizerinde gerilimlere dayanabilirler. Bu ylizden geyik boynuzlar1 bazen neredeyse

kirilmaz kemik kabul edilmektedir [65].

Literatiirden sigir, domuz, tavuk, dis, mine, salyangoz, ton baligi, miirekkep balig1 ve
yumurta kabugu gibi dogal kaynaklardan elde edilen biyomalzemeler ile ilgili
calismalar elde edilmistir. Genellikle, dogal kaynakli biyomalzemeler {iretilerek
mekanik ozellikler, fiziksel oOzellikler, mikroyapi, faz kararhigmmin gelismesi,

sinterlemenin etkisi, in vitro ve in vivo gibi 6zellikler arastirilmistir.

Seo ve galisma ekibi [66], ton baligindan tiiretilen hidroksiapatit seramikler (THA)
hazirlamis ve tamponlanmis suya (buffered water) daldirilma ile mekanik 6zellikleri
aragtirmiglardir. Ton balig1 kemikleri 0,1 M NaOH soliisyonunda 80°C’de 1 saat
bekletilmistir. Bekletildikten sonra, kemikler 800°C’de 1 saat tamamen organiklerden
arindirilmasi icin kalsine edilmis ve 24 saat dgiitiilmiistiir. Elde edilen tozlar soguk
izostatik presleme metodu ile preslenmis ve 1300°C’de sinterlenmistir. Ton
hidroksiapatitin sinterlenmis yogunluklar1 yaklasik %93’tiir. Parlatildiktan sonra,
THA 37°C’deki tamponlanmis suya 3 ve 7 giin siire ile daldirlmistir. THA
seramikler HA ve az miktarda magnezyum oksit igermektedir. Daldirma testi yiiksek

sicakliklarda sinterlenen ton baligi hidroksiapatitin ¢6ziinmedigini gostermistir [66].

Erkmen ve ¢alisma ekibi [67], hidroksiapatit-zirkonya kompozitlerin mikroyapisal ve
mekanik o6zelliklerini arastirmiglardir. Bu ¢alismada %3 mol yitria stabilize
zirkonyanin (PSZ) hidroksiapatite ilavesi ile mekanik o&zelliklerin gelistirilmesi
hedeflenmistir. insan disinden elde edilen mineden tiiretilmis hidroksiapatit (EHA)
ve sentetik hidroksiapatit (CSHA) matris olarak secilmistir. Agirlikca %10 PSZ
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kullanilmis ve 1000-1300°C sicakliklar1 arasinda sinterlenmistir. PSZ miktarinin ve
sinterleme sicakliginin yogunluk, mikrosertlik ve basma mukavemeti iizerindeki
etkisi arastirilmistir. EHA-PSZ kompozitler i¢in agirlikca %5 PSZ ilavesi ile
1200°C’de sinterlendikten sonra yogunluk ve mekanik o6zelliklerin arttig1
gozlemlenmistir. ~ CSHA-PSZ  kompozitler EHA-PSZ  kompozitler ile
karsilastirildiginda 1200 ve 1300°C sinterleme sicakliklarinda daha diigiik
mukavemet degerleri gosterdigi  gozlemlenmistir. Bu durumun CSHA-PSZ
kompozitlerin 1100°C iizerinde yiiksek miktarlarda kalsiyum zirkonat olugmasiyla
EHA-PSZ kompozitler ile karsilastirildiginda daha diistik kararlilik gdstermesinden
kaynaklandig: diistintilmektedir.

Oktar ve ¢alisma ekibi [68], SiO,, MgO, Al,O3; ve ZrO; katkili sigir hidroksiapatit
(BHA) kompozitlerin mekanik 6zelliklerini arastirmiglardir. 850°C’de kalsine olmus
biyolojik olarak tiiretilmis hidroksiapatit, agirlik¢a %5 ve agirlikea %10 SiO,, MgO,
Al,O3 ve ZrO; (%8 Y,0j3 ile stabilize edilmis) ile kompozit olusturulmustur. Bu
calismada sinterleme davranisi ve mekanik 6zelliklerin iyilestirilmesi amag¢lanmaistir.
Silindirik numuneler 1000 ve 1300°C arasinda 4 saat siire ile sinterlenmistir.
Deneysel sonucglar sinterlemenin genellikle 1200°C’de meydana geldigini
gostermistir. BHA-MgO kompozit en iyi sinterleme performansinit gostermistir.
BHA-SIO; kompozitlerde 1300°C’de meydana gelen camsi faz numunelerin yapisal

bozulmalari ile sonug¢lanmustir.

Giindiiz ve ¢aligma ekibi [69], mineden tiiretilen hidroksiapatit (EHA) ve titanyum
kompozitlerin mekanik o6zellikleri iizerinde sinterlemenin etkisini arastirmiglardir.
Hidroksiapatitin en ¢ok gelecek vaat eden biyomalzemelerden biri oldugu
belirtilmistir. HA nin yiik tasima durumlarinda bilinen mekanik zayifligindan dolayi,
seramik oksitler ve metalik pargalar gibi ¢esitli katki maddeleri HA-kompozit
malzeme liretiminde kullanilmaktadir. Yapilan ¢alismada, Ti tozlar EHA ile agirlikca
%35 ve %10 oranlarinda karistirilmaktadir. Bilyali degirmende Ogiitmeden sonra,
karisimlar tek eksenli olarak silindirik sekilli peletler hazirlanmasi i¢in preslenmistir.
Kompozitler, 1000-1300°C arasindaki sicakliklarda sinterlenmistir. Mikrosertlik,
basma mukavemeti ve yogunluk ol¢iimleri ile XRD ve SEM analizleri yapilmistir.
En 1yi mekanik 6zellik degerleri 1100-1300°C arasindaki sicakliklarda sinterlenen

numuneler ile elde edilmistir.
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Goller ve calisma ekibi [70], sigir hidroksiapatitin mekanik ve mikroyapisal
Ozellikleri iizerinde sinterleme sicaklifinin etkisini aragtirmiglardir.  Sigir
hidroksiapatit (BHA) kalsinasyon metodu ile iiretilmistir. Yogunlagsma ve mekanik
ozellikler, 1000-1300°C arasinda degisen sinterleme sicakliklarinin artmasi ile
artmistir ve optimum sinterleme sicakligi 1200°C olarak belirlenmistir. Olgiilen
mekanik Ozellikler biyomedikal uygulamalarda daha ileri arastirmalar igin

sinterlenmis BHA biinyelerin ilging bir biyomalzeme olacagini ortaya koymaktadir.

Yelten ve ¢alisma ekibi [71], sigir HA ve sol-jel metodu ile tiiretilen aliimina-
hidroksiapatit biyokompozit tozlarin mikroyapilarin1 karsilastirmislardir. Aliimina
sol-jel metodu ile iiretilmistir. Oncelikle bohmit (AIOOH) sol, baslangic malzemesi
olan aliiminyum izo-propoksit (AIP, AI(OC3H7)3)’ in hidrolizi ile tiretilmistir. Daha
sonra bu sol sigir kemiklerinden elde edilen sigir hidroksiapatit ile karistirilmistir.
Karigim 110°C sicakliktaki etiivde 3 saat jellestirilip bu jel karisimi1 1300°C sicakliga
2 saat 1sitilmistir. Isil islemden sonra liretilen tozlarin diizensiz sekilleri porozitenin
bir isareti olarak yorumlanmistir. SEM-EDS ve XRD analizleri 1s1l islem yapilan
tozlara uygulanmistir. XRD sonuglari, tozlarin a-alimina ve TCP, HA gibi apatit
bazli fazlar oldugunu gostermistir. Kompozit tozlarin SEM goériintiileri a-aliimina ve
apatit bazli fazlar arasinda sinterleme sirasinda tozlar arasinda boyun baglari
olugsmadigint gostermistir. Saf BHA ve kompozitlerin SEM ve EDS analizleri, saf
BHA tozlarin graniil partikiil sekline sahip oldugunu gostermistir. Agirlikca %30
BHA ilaveli kompozitlerde aliimina partikiillerin tabaka tabaka yer aldigi, agirlikca
%10 BHA ilaveli kompozitlerde ise igne sekilli aliiminalarin oldugu ortaya

konmustur.

Goller ve ¢alisma ekibi [64], HA’in farkli sinterleme sicakliklarinda agirlik¢a %5 ve
%10 biyocam (45S5) takviyesi ile mekanik oOzelliklerin iyilestirilmesini
calismiglardir. HA’in insan viicuduyla 1yi bir biyouyumluluk gostermesine ragmen,
diisiik mekanik ozellikler gostermesinden dolayr yiikk tasima gerektiren alanlarda
kullaniminin smirli oldugunu belirtmislerdir. Yapilan c¢alismada, insan disinden
tiretilen HA’e agirlikca %5 ve 10 biyocam takviye edilerek 4 saat siire ile 1200 ve
1300°C’de sinterlenmistir. Yogunluk, mikrosertlik Olgiimleri ve basma testleri
Olcililmiistiir. Mikroyapisal karakterizasyon optimum sinterleme sicakligini

belirlemek i¢in uygulanmistir. HA’e agirlikca %10 oraninda biyocam ilaveli
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1200°C’de sinterlenen numuneler ile ortalama 383 HV sertlik degeri, 2,72 g/cm®

yogunluk degeri ve 82,96 MPa basma mukavemeti degeri elde edilmistir [64].

Lee ve ¢alisma ekibi [72], miirekkep balig1 ve fosforik asitten sentezlenen kalsiyum
fosfat tozlarm karakteristiklerini arastirmislardir. Ince kalsiyum fosfat tozlar yeniden
kazanilmig miirekkep balig1 kemigini kullanarak iiretilmistir. Ham miirekkep balig
kemigi kolaylikla kalsinasyon prosesi ile CaO’ya doniistiiriilmiis ve kalsine
miirekkep balig1 kemigi fosforik asit ile degirmende yas olarak ogiitiilmiistiir. Ag %
1:1.1-1:1.7 genis karistirma oraninda, kalsiyum fosfatlar sentezlenmis ve tamamen
kristalize olmus HA ve B-TCP 900°C ve iizerinde gozlemlenmistir. Sentezlenmis
tozlar 0.5 pm altinda ince partikiillere sahiptir. Yapilan ¢calismada, kristalin gelismesi
ve sentezlenen kalsiyum fosfat tozlarin Ca/P molar oranlari X-1gin1 kirmnimi ve ICP
AES kullanilarak kimyasal analiz ile ¢alisilmistir. ilave olarak, miirekkep balig
kemiginin ve sentezlenen kalsiyum fosfat tozlarin mikroyapilar1 taramali elektron

mikroskobu ile incelenmistir.

Ozden ve g¢alisma ekibi [73], dana femur kemiginden elde edilen dogal
hidroksiapatitin mekanik Ozellikleri ve mikroyapist iizerinde Al;Os, ZrO, ve
TiO2’nin etkisini arastirmiglardir. Mikron boyuttaki Al,O3, ZrO; ve TiO, agirlik¢a
%5, 10 ve 15 oranlarinda mikron boyutta elde edilen HA tozuna ilave edilmistir.
Yeterli miktardaki karistirmadan sonra silindirik test numuneleri hazirlanmis ve 900,
1000 ve 1100°C’ de sinterlenmistir. Numunelerin basma mukavemeti testi, SEM ve
XRD analizleri yapilmistir. Mekanik 6zellikler, morfoloji ve numunelerde olusan
fazlar tzerinde sinterleme sicakliginin ve farkli katki maddelerinin etkileri
belirlenmistir. HA’ya agirlik¢a %15 TiO; ilaveli numuneler ile en yliksek basma

mukavemeti ve iyi bir sinterleme davranisi elde edilmistir.

Oktar [74], dogal sigir kemiklerinden ve agirlikga %5 ve 10 TiO; igeren, 1000-
1300°C arasinda farkli sicakliklarda sinterlenen hidroksiapatitten yapilan kompozit
malzemelerin mekanik 6zelliklerini, mikroyapisini ve kristalografisini arastirmistir.
Yapilan ¢aligmada, daha yiiksek sinterleme sicakliklarinda daha iyi bir yogunlagma
elde edilmistir. 1300°C’de sinterlenen numuneler ile daha yiiksek mikrosertlik elde
edilmistir. En iyi basma mukavemeti sonucu, agirlikca %5 TiO; iceren 1300°C’de
sinterlenen numuneler ve agirlikca %10 TiO, igeren 1200°C’de sinterlenen

numuneler ile elde edilmistir [74].
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Akyurt ve galisma ekibi [75], biyoaktif malzemelere bir alternatif olarak koyun dis
dentini HA’in kullanabilirliligini arastirmiglardir. Calisma koyun dislerinin
temizlenmesi ve 850°C’de kalsine edilmesi ile baslamistir. Kalsinasyondan sonra
disin mine kisminin dentin kismindan kolayca ayrildigi gézlemlenmistir. Toplanan
dentin parcalari degirmende o&giitiilmiistiir. Ogiitiilen tozlar uygun basma ve
mikrosertlik testlerine numune iretebilmek igin sertlestirilmis c¢elik kaliplarda
preslenmis ve 1000, 1100, 1200 ve 1300°C’de sinterlenmistir. Mikrosertlik analizi,
basma testi, XRD ve SEM analizleri yapilmistir. Bu calismada, 1300°C’de
sinterlenen numuneler ile 146 MPa basma mukavemeti, 125 HV mikrosertlik degeri
elde edilmistir. Koyun dis dentininden iiretilen HA’nin biyoaktif seramik iiretmek

icin gerekli HA kaynagi olabilecegi belirlenmistir.

Giindiiz ve ¢alisma ekibi [76], sigir hidroksiapatitin (BHA) mekanik o6zellikleri
tizerinde yitriya ilavesinin etkisini aragtirmiglardir. Kalsine sigir kemigine ayr1 ayri
agirlikca %0.5 ve 1 yitriya ilave ederek hidroksiapatit biinyeler hazirlamis ve degisik
sicakliklarda sinterlemislerdir. Yogunluk, basma mukavemeti ve mikrosertlik
Olciimlerinin yaninda SEM ve XRD analizleri gerceklestirilmistir. Deneysel
sonuglar, vyitria ilaveli BHA kompozitin sinterlemeyi arttiran camsit faz
olusturdugunu, yogun ve giiclendirilmis BHA matris meydana geldigini ortaya
koymustur. En iyi mekanik ozellikler 1200°C’deki numuneler ile 82 MPa basma
mukavemeti ve 1300°C’deki numuneler ile 672 HV mikrosertlik degeri elde
edilmistir. Elde edilen sonuglarin saf BHA veya yitriya stabilize zirkonyadan daha

1yi oldugu belirtilmistir.

Janus ve calisma ekibi [52], domuz kemiklerinden yapilan dogal hidroksiapatitin
kimyasal ve mikroyapisal karakterizasyonunu arastirmislardir. HA malzeme degisik
gaz basinglar ile taramali elektron mikroskobunda incelenmis ve Ca/P oran1 EDS
analizi ile belirlenmistir. HA i¢in 1s1l islemden sonra Ca/P oraninin azaldigini, fakat
biitiin durumlarda sentetik HA’nin Ca/P oranindan yiiksek oldugu belirlenmistir.
Biyolojik testler, HA’nin sinterlenmesinde uygulanan 1sil islem sartlarina bagh
olarak dogal HA numuneler lizerinde CAL-72 hiicrelerinin farkli biiylidiiglinii ortaya
cikarmistir. 1200°C’de HA’nin 1s1l isleminin bozunma ve CaO faz iceren safsizlik
olusturdugunu belirtmisler ve CO; atmosferinde sinterleme yapildiginda por

sayisinda azalma ve kristalit boyutunda artma gézlemlendigini ortaya koymuslardir.
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Demirkol ve ¢alisma ekibi [77], dogal sigir kemiginden elde edilen hidroksiapatit ve
agirlikca %5 ve 10 nano baryum stronsiyum titanyumoksit (nano BST) igeren
kompozitlerin mekanik ve mikroyapisal 6zelliklerini arastirmistir. Kompozisyonlar
mekanik alasimlama metodu ile hazirlanmis ve BS 7253 standartina gore peletler
elde edilmistir. Hazirlanan yas numuneler 1000-1300°C arasindaki farkli
sicakliklarda sinterlenmistir. Basma mukavemeti, Vickers mikrosertlik ve yogunluk
Olclilmiistiir. SEM ve X-1s1n1 kirinim ¢alismalar1 yapilmistir. Sinterleme sicakliginin
artmasi ile kompozitlerin basma mukavemeti, mikrosertligi ve yogunlugu artmistir.
Sigir hidroksiapatite (BHA) ilave edilen nano BST miktarimin artmasiyla
kompozitlerin mikrosertlik degerleri biitiin sinterleme sicakliklarinda azalmaistir,
fakat kompozitlerin basma mukavemeti ve yogunluk degerleri farkli bir egilim
gostermistir. Diisiikk sinterleme sicakliklarinda BHA  kompozitlerin  basma
mukavemetleri hemen hemen ayni kalmistir, fakat yiliksek sinterleme sicakliklarinda
artan nano BST ilavesi ile basma mukavemetleri azalmistir. En iyi mekanik
ozellikler 1300°C sinterleme sicakliginda BHA-agirlikga %5 nano BST igeren
kompozit ile elde edilmistir. Bu nano oksit kompozitlerin mikrosertlik ve basma
mukavemeti  degerleri  genellikle  geleneksel  metotla  {iretilen  BHA

kompozitlerinkinden daha yiiksektir.

Goller ve Oktar [78], biyolojik olarak tiiretilmis dentin hidroksiapatitin mekanik
ozellikleri lizerinde sinterlemenin etkilerini arastirmiglardir. Hidroksiapatitin insan
vicudu ile 1iyi bir biyouyumluluk gdstermesine ragmen, diisiik mekanik
ozelliklerinden dolayi, yiik tasiyan alanlarda ve kaplamalarda kullaniminin kisith
oldugu belirtilmistir. Bu mekanik o6zellikler, yeterli bir sinterleme ile
tyilestirilebilmektedir. Yapilan calismada, insan disinden dogal olarak {iiretilen HA
optimum sinterleme sicakligin1 bulmak i¢in sinterlenmis ve yogunluk, mikrosertlik
Olctimleri ve basma testleri uygulanmistir. Sonuglar, literatiirdeki sentetik HA

sonugclari ile kiyaslanmistir.

Giindiiz ve ¢alisma ekibi [79], agirlik¢a %2.5, 5 ve 10 ZnO igeren kalsine sigir
hidroksiapatit (BHA) kompozitleri sinterleme yoluyla iiretmislerdir. Sinterlenen
numunelere yogunluk, basma mukavemeti ve mikrosertlik Ol¢timlerinin yaninda
SEM ve XRD analizleri uygulanmistir. Deneysel sonuglar, en iyi mekanik

ozelliklerin agirlikca %5 ZnO ilavesi ile saglandigini ortaya koymustur. En yiliksek
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basma mukavemeti degeri 1200°C’ de sinterleme ile 72 MPa olarak, mikrosertlik

degeri ise 1300°C’ de sinterleme ile 548 HV olarak belirlenmistir.

Balazsi ve calisma ekibi [80], farkli karistirma oranlarinda yumurta kabugundan
iiretilmis hammaddeler ve fosforik asit kullanarak sentezlenen kalsiyum fosfat bazli
biyoseramik hazirlamiglardir. Tek fazli hidroksiapatit (HA) elde etmek i¢in detayl
prosesler gergeklestirilmistir. Kalsiyum fosfat seramiklerin prosesi ve son {iriin
karakteristiklerinin asit / CaO karigtirma orani, ogiitme zamani ve uygulanan 1sil
islemden etkilendigi bulunmustur. Yiiksek yiizey alanli daha yiiksek asit/CaO
karigtirma oraninda kalsiyum fosfat kopiikler elde edilmistir. Daha yiiksek sinterleme
sicakliklarinda, yogunlasma metodu ile ince ve kalin film kaplamalar {iretilmistir.
Filmler mikron boyutlu kristaller ve nano lifli koruyucu tabaka icermektedir.
Kalsiyum fosfat altliga filmlerin iyi bir sekilde yapismasi bu numuneler i¢in iyi bir

mukavemet elde edildigini gostermektedir.

Ozyegin ve caligma ekibi [81], kalsiyum florit ilavesi ile hazirlanan sigir
hidroksiapatitin mikroyapisinin gelistirilmesi {izerine bir calisma yapmuslardir.
Agirlikca % 0.5 ve 1 CaF; ilaveli kalsine sigir kemiginden hazirlanan hidroksiapatit
kompozitler sinterleme ile hazirlanmistir. Dogal kaynaklardan sigir hidroksiapatit
(BHA) iiretimi ucuz ve hizli iiretilebilme nedenlerinden dolayi tercih edilmistir.
Taramali elektron mikroskobu (SEM) ve X-1gin1 difraksiyon analizi yaninda tiretilen
numunelerin yogunluk ve basma mukavemeti Olglimleri yapilmistir. Deneysel
sonuclar, kompozitlerin basma mukavemetinin sinterleme sicakliginin artmasi ile
arttigin1 ortaya koymustur. En iyi basma mukavemeti agirlik¢a % 0.5 CaF, ilaveli
1200°C’de sinterlenen numuneler ile elde edilmistir. Sonuglarin yogunluk dl¢iimleri

ve mikroyapi analizleri ile de uyumlu oldugu belirtilmistir.

Geng ve ¢alisma ekibi [82], mineden tiiretilmis ve sentetik HA-zirkonya ( %3 mol
Y703 ilaveli) kompozitlerin mekanik o6zellikleri {izerinde sinterlemenin etkisini
arastirmiglardir. Bu ¢alismada kullanilan dis minesi insan disinden elde edilmistir.
850°C’de kalsine edilen kalsinasyondan sonra, disin sadece mine kismi
kullanilmigtir. Agirlikga %5 ve 10 Zr igeren kompaktlar 1200 ve 1300°C’de
sinterlenmistir. Y ogunluk, mikrosertlik ve basma mukavemeti testleri uygulanmistir.
Yogunluk degerleri, mine HA-Zr kompozitler igin 2,871+0,177 g/em® ve sentetik
HA-Zr kompozitler i¢in 2,993+0,066 g/cm3 olarak bulunmustur. Ortalama basma
mukavemeti degerleri ise mine HA-Zr i¢in 82,45+27 MPa, sentetik HA-Zr
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kompozitler icin ise 30,31+18 MPa elde edilmistir. Vickers mikrosertlik degerleri
ise, mine HA-Zr kompozitler i¢in 335+79 HV, sentetik HA-Zr kompozitler i¢in ise
399+110 HV olarak bulunmustur.

Salman ve ¢alisma ekibi [83], ag. %5 ve 10 ticari inert cam (CIG) ilaveli sigir
kemiginden tiiretilmis hidroksiapatit kompozitlerin mekanik o6zellikleri iizerinde
sinterlemenin etkisini aragtirmiglardir. HA {iretimi ekonomik olmasi ve zaman
kazandirmas1 agisindan dogal kaynaklar kullanilarak yapilmistir. ilave edilen cam ise
hem ekonomik olmasi hem de ekolojik acilardan tercih edilmistir. Uretilen
kompozitler taramali elektron mikroskobu (SEM) ve X-1smm1 kirinim analizi ile
incelenmistir. Yapilan ¢alismada, basma mukavemeti, mikrosertlik ve yogunluk
Olctimleri yapilmistir. Deneysel sonuglar, kullanilan cam tiirii ve kompozisyonunun
cok Onemli oldugunu gostermistir. Sonu¢ olarak, optimum miktarda cam
kullanilmasi sartryla elde edilen malzeme, iyi bir basma mukavemeti ve mikrosertlik

gostermistir. Yik tastyic1 uygulamalar i¢in potansiyel malzeme olarak 6nerilebilir.

Oktar ve calisma ekibi [84], ag. %0.25, 0.5, 1 ve 2 LayOj ilaveli kalsine sigir
kemiginden tiiretilen hidroksiapatit kompozitlerin mekanik 6zellikleri iizerinde
sinterlemenin etkisini aragtirmislardir. Deneysel sonuglar, La,Og3 ilavesi ve sinterleme
sicakligi arttiginda HA- La,O3 kompozitlerin basma mukavemeti ve mikrosertlik
degerleri de artmaktadir. En 1yi mekanik 6zellikler, 1300°C’de sinterlemeden sonra
elde edilmistir. Sonuglarin yogunluk 6l¢iimleri ve mikroyapi analizleri ile uyumlu

oldugu belirtilmistir.

Goren ve ¢alisma ekibi [85], dana uyluk kemiklerinin NaOH ile deproteinize edilip,
850 °C’de kalsine edilerek ogiitiilmesi ile dogal HA tozlar elde etmiglerdir. Preslenen
numuneler hem geleneksel metotla hem de mikrodalga sinterleme metoduyla
sinterlenmistir. Hazirlanan numuneler {izerinde basma testleri ve mikrosertlik
Olctimleri yapilmistir. Sinterlenen numuneler igerisindeki porozitenin kontrol
edilmesi arastirilmistir. Por boyutu yaklasik 100 pm civarinda olan poroz yapilar
tiretilmistir. Geleneksel ve mikrodalga metodu ile sinterlenen numunelerin sonuglari
karsilastirilmistir.  Mikrodalga metodu ile daha iyi bir sekilde HA tozlarin

sinterlenmesi gergeklesmistir.

Salman ve calisma ekibi [86], sigir hidroksiapatit (BHA)-titanyum (Ti) ve insan dis

minesi (EHA)-Ti kompozitlerin mekanik 6zellikleri lizerinde sinterlemenin etkisini

47



arastirmiglardir. Her iki HA, ag. %5 ve 10 oranlarinda metalik titanyum tozu ile
karistirilmistir. Hazirlanan peletler 1000 ve 1300 °C arasindaki degisik sicakliklarda
sinterlenmistir. Basma mukavemeti, Vickers mikrosertlik, elastiklik modiilii ve
yogunluk Ol¢iilmiistiir. Deneysel sonuglar EHA ve BHA’ya Ti ilavesinin, saf
BHA’nin tersine elastiklik modiiliinii azalttigi ortaya konmustur. BHA-TI
kompozitler i¢in en iyi mekanik 6zellikler 1200-1300 °C sinterleme sicakliklar ile,
EHA-Ti kompozitler ile de 1100- 1300 °C sinterleme sicakligi araliginda elde
edilmistir. BHA-TI kompozitlerin basma mukavemetinin EHA-TI

kompozitlerinkinden %35 daha yiiksek oldugu ortaya konmustur.

Gilindiiz ve calisma ekibi [87], sigir hidroksiapatit (BHA)- stronsiyum oksit
kompozitleri arastirmiglardir. BHA’ya ag. %5 ve 10 oraninda SrCOj ilave edilip
degisik sicakliklarda sinterlenmistir. Yapilan calismada, BHA ekonomik olmasi ve
prosesin zaman kazandirmasi agisindan tercih edilmistir. Hazirlanan numuneler
tizerinde, mikrosertlik, yogunluk, basma mukavemeti 6lgtimleri ve SEM incelemeleri
yapilmstir. HA-stronsiyum oksit kompozitlerde, sinterleme sicakligt ve SrCOj3
miktarinin artmasiyla kompozitlerin basma mukavemeti ve mikrosertlik degerlerinin
azaldig1 goriilmiistiir. En iyi basma mukavemeti degeri 1000°C’de elde edilmistir.
Daha yiiksek sicakliklarda por olusumundan dolayr, basma mukavemeti ve

mikrosertlik degerlerinin azaldig tespit edilmistir.
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2.4 Yapay Viicut Sivis1 Iicinde Apatit Olusumu

Yapay viicut sivisi (SBF) soliisyonlar1 uygun yiizey 6n islemi goérmiis polimerler,
metaller ve seramikler tizerinde, apatit kalsiyum fosfat olusumuna sebep olurlar [88].
Biyoaktif kalsiyum fosfatin (Ca/P) iyon konsantrasyonu ve pH degeri insan kan
plazmasina esit olan SBF icindeki olusumu ilgiyle arastirilan konulardandir. Ciinkii
cesitli Ca/P olusumlari biyolojik minerallesme ile benzerlik gostermektedir.
Biyomimetik soliisyonlarin igindeki kalsiyum fosfat olusumu, 6zellikle titanyum
implantlar iizerinde apatit olusturmak i¢in alternatif bir yontem saglamaktadir.
Karmasik yiizeylere sahip implantlarin da kusursuz bir sekilde kaplanmasi 6nemli
avantajlarindan  birisidir. Buna ilave olarak, ¢esitli  biyomalzemelerin

biyoaktivitesinin degerlendirilmesinde SBF igerisine daldirma ydntemi yaygin olarak

kullanilmaktadir [89].

[lk olarak 1882 yilinda Ringer tarafindan gelistirilen fizyolojik tuzlardan yapay viicut
stvilar tiiretilmistir. Hanks tarafindan tuz dengeli soliisyon (‘balanced salt solution,
BSS) hazirlanmis ve HBSS olarak adlandirilmistir. Bu  soliisyonun iyon
konsantrasyonu, insan kan plazmasi basariyla taklit edilmis olarak hazirlanmistir.
Earle’nin gelistirdigi EBSS olarak bilinen soliisyon 26 mM’lik HCOj3 degerine ve
1.8 Ca/P oranma sahip oldugu ic¢in giiniimiizde kullanilan SBF’lere benzerlik
gostermektedir. HBSS soliisyonunun Ca/P orani 1.62°dir ve biyomimetik deneylerde
kullanilmaktadir. Bu soliisyonun diigsiik Ca/P orani yiiziinden titanyum iizerinde
yavas bir sekilde apatit olusumuna sebep oldugu rapor edilmistir [60,89]. Diger
fizyolojik soliisyonlardan biri olan ve Eagle tarafindan gelistirilen soliisyon, MEM
(‘modified Eagle medium’) olarak adlandirilmistir ve igerisinde ¢esitli organik ve
inorganik bilesikler bulundurmaktadir. Bir diger soliisyon olan PBS de (‘phosphate
buffered saline’) ayni sekilde biinyesinde cesitli inorganik bilesiklere sahiptir. Bu
cozeltiler genellikle hiicre kiiltiir ortamlarinda sik kullanilmaktadir. Bununla birlikte

en popiiler biyomimetik soliisyonu protein igermeyen yapay viicut sivilaridir [60].

Kokubo ve caligma ekibi, canli igerisinde apatit olusumunun organik igerikten
bagimsiz, hiicre barindirmayan ve iyon konsantrasyonu insan kan plazmasiinkine

esit olan SBF igerisinde yeniden iiretilebilecegini gostermislerdir [90-92].

Insan kan plazmasinin iyon konsantrasyonunu taklit edebilmek i¢in SBF soliisyonlari

nispeten diisiik Ca*? (2.5 mM) ve HPO,? (1.0 mM) konsantrasyonuna sahiptirler.
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SBF soliisyonlarinin pH degeleri TRIS veya HEPES gibi tampon vazifesi goren
cesitli kimyasallar kullanilarak fizyolojik ortamm pH degeri olan 7.4°e
sabitlenmektedir. Sollisyonu tamponlamak i¢in kullanilan TRIS etken maddesi
geleneksel SBF formiilasyonunda bulunmaktadir. HCOj3; konsantrasyonu SBF

soliisyonlar1 i¢inde 4.2 mM ile 27 mM arasindadir [88].

1980 yilinda, Hench ve caligma ekibi viicuda yerlestirilen biyocamin {izerinde
silikaca zengin bir tabaka ve kalsiyum fosfat filmin olustugunu ve kalsiyum fosfat
filmin in vivo diizeninin 7.4 pH’ta Tris hidrometilaminometan ve hidroklorik asit
(Tris tampon ¢dOzeltisi) iceren tampon c¢ozeltide yeniden {iretilebilecegini
gostermistir. Diger taraftan, Kitsugi ve ¢alisma ekibi, apatit-volastonit (A-W) cam-
seramik {izerinde silikaca zengin tabakanin olusmadigini, fakat canli kemige
baglanmay1 saglayan canli biinye yiizeyinde kalsiyum fosfat tabaka olustugunu
gostermistir. Ardindan, Kokubo ve ¢alisma ekibi, mikro X-1sin1 kirmimi kullanarak
bu kalsiyum fosfat tabakay1 kristalin apatit olarak belirlemistir. ilave olarak, 1990
yilinda, A-W cam-seramik yiizeyi iizerinde in vivo apatit diizeninin, iyon
konsantrasyonunun yaklasik olarak insan kan plazmasina esit oldugu hiicresiz SBF
icinde (Tris tampon ¢ozeltisi degil) de yeniden {iretilebilecegi gdsterilmistir. Hem
Kokubo hem de Hench ve calisma ekibi bagimsiz olarak SBF icinde 45S5 tiir

biyocam yiizeyinde apatit olustugunu gostermistir.

SBF igerisinde olusan apatit yiizeyinin detayli analizi ince film X-1gin1 kirinimi (TF-
XRD), FTIR, SEM ve TEM ile yapilmis ve kompozisyon ve yapidaki kemige
benzerligi gosterilmistir. Sonug olarak, apatit tabakasi boyunca malzeme ve canli
kemik arasinda siki bir kimyasal bag olusur. Bunun tersine, apatit ve volastonit
iceren camsi matriste Al,O3’te igeren A-W (Al) cam-seramik, canli kemige
baglanmadigindan dolayr hem SBF’de hem de in vivo testte yiizeyinde apatit
olusumu gézlenmemistir. Bu sonuglara bagli olarak, 1991 yilinda malzemenin canh
kemige baglanmasi i¢in asil ihtiyacin canlhi bilinye ylizeyi lizerinde kemik benzeri
apatit olugsmast oldugu ve bu in vivo apatit olusumunun SBF i¢inde de yeniden
tiretilebilecegi Onerilmektedir. Yani malzemenin in vivo kemik biyoaktivitesi SBF

iginde yiizeyde olusan apatit olusumunun incelenmesiyle de tahmin edilebilir.

Kokubo ve Hench tarafindan kullanilan orijinal SBF Cizelge 2.10’da gosterildigi gibi

insan kan plazmasinda bulunan SO,* iyonlarini icermemektedir. Kokubo ve ¢alisma
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ekibi tarafindan 1991 yilinda yayimlanan makalelerde bu dogrulanmistir. Daha sonra

bir¢ok arastirmaci tarafindan SBF olarak “diizeltilmis SBF” (c-SBF) kullanilmustir.

SBF’nin apatit ile siiper doyurulmus soliisyon oldugu unutulmamalidir. Cokmenin
meydana gelmedigi seffaf SBF hazirlamak kolay degildir. Bu yiizden SBF
hazirlanmasi i¢in detaylandirilmis regete Cho ve c¢alisma ekibi tarafindan 1995
yilinda rapor edilmistir. Buna ragmen, Cizelge 2.10°dan, diizeltilmis SBF’nin insan
kan plazmasindan daha zengin Cl” iyonu ve daha zayif HCOj3™ iyonuna sahip oldugu
goriilmektedir. 2003 yilinda, Oyane ve g¢alisma ekibi, bu farki CI" iyonu azaltilmig
HCOj3  iyonu arttirilmisg, insan kan plazmasi seviyesinde “gdzden gecirilmis SBF” (r-
SBF) hazirlayarak diizeltmeyi denemislerdir. Buna ragmen, kalsiyum karbonatin,
sadece apatit degil ayn1 zamanda kalsitle de asir1 doyurulmasindan dolayr SBF’den
cokelme icin giiclii bir egilimi vardir. 2004 yilinda, Takadama ve caligma ekibi,
sadece CI' iyonunu insan kan plazmasi seviyesine indiren HCOj3; iyon
konsantrasyonunu “diizeltilmis SBF” (c-SBF) seviyesinde birakan, “yeni gelistirilen
SBF” (n-SBF) 6nermislerdir [93].

Cizelge 2.10: Yapay viicut sivilarinin (SBF) ve insan kan plazmasinin iyon
konsantrasyonlar1 [93].

yon Konsantrasyonu (mM)

Na* K' Mg? cCa” CI' HCO; HPO,s2 SO,?

insan kan plazmasi 1420 50 15 25 1030 270 1.0 0.5
Orijinal SBF 1420 50 15 25 1488 4.2 1.0 0

Diizeltilmis SBF (c-SBF) 1420 50 15 25 14738 4.2 1.0 0.5
Gozden gecirilmis SBF (r-SBF)142.0 50 15 25 103.0 27.0 1.0 0.5
Yeni gelistirilen SBF (n-SBF) 142.0 50 15 25 1030 4.2 1.0 0.5

SBF igerisinde minerallesmeyi hizlandirmak i¢in iyonik konsantrasyonlar: arttirilmig
SBF soliisyonlar1 (6rnegin; 1.5X, 2X,5X) kullanilir. Ciineyt Tas ve c¢alisma ekibi,
10X SBF’yi basariyla hazirlamslardir (Ca*? 25mM, HPO42 10Mm) ve bir titanyum
alasim1 olan Ti6Al4V ylizeyini 2-6 saat arasinda kaplamiglardir. 1X olarak
hazirlanan SBF icinde kaplama olusumunu gézlemleyebilmek i¢in 3 haftadan fazla
siirenin gegcmesi gerektigi belirtilmistir. 1.5X SBF icerisinde bekleyen numuneler
tizerinde ise ilk haftalardan itibaren kaplamanin olustugu, ikinci haftada ise tiim

yiizeyin tamamen kaplandig1 gozlemlenmistir [94].
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SBF igerisine daldirilan malzemeler iizerinde belirli sartlar altinda apatit olustugu
bilinmektedir. Sekil 2.9 SBF igerisinde apatit olusumunu gostermektedir. SBF i¢inde
homojen apatit cekirdeklenmesi i¢in gerekli olan enerji bariyeri ¢ok yiiksek
oldugundan bunu asabilmek icin gerekli enerjide oldukga yiiksektir. Bu yiizden
cekirdeklenme baskin sekilde heterojen olarak olmaktadir. Viicut sivisi asiri
doygunluk gosteren yapiya sahiptir. Apatit, kemik dokusunun oldugu bolgeler
disinda viicudun herhangi bir yerine ¢okelmez. Viicut sivist i¢inde dncelikle apatit
cekirdeklenmesi implant malzeme ve kemik iizerinde olusmaktadir. Bu sirada viicut
stvist iginde bulunan kalsiyum ve fosfat iyonlarinin tiikenmesi ile apatit ¢ekirdekleri

kendiliginden biiylimeye baslar [65,95,96].

Kalsiyumca zengin amorf
Ca: . PO4: OH: 8 kalsiyum fosfat (ACP)
olugumu

SBF icinde bekleme siiresi =—p

Sekil 2.9: Yapay viicut sivisi iginde apatit olusumu [65].

Yiizeyde apatit kaplamanin kontrolii genelde HCOj3 iyonuna baglidir. Ayrica SBF
icindeki HCO3™ iyonunun igerigi arttigt zaman daha yogun bir apatit olusumuna
yardimct olur. HCOj3™ iyonu azaldigi zaman daha gozenekli bir yapi elde edilir.
Elektrostatik potansiyel etkilesim yiizlinden altlik yiizeyine negatif ve pozitif yiikler
sirayla gekilmeye baslar.Negatif yiiklii HPO4? ilk basta olusan pozitif yiike tutunur.
Yik etkilesimi yiiziinden kalsiyum titanat ile apatit arasinda gii¢lii bir baglanma
gerceklesir. Yiizeyde ne kadar ¢ok kalsiyum igerigi olursa pH=7.4’te o kadar ¢ok
sayida HPO,? Iyonu yiizeye tutunacaktir. Apatit olusumu boyunca pH degeri de

kontrol edilmesi gereken en 6nemli parametrelerden biridir.

Apatit kaplama ancak pH istenilen aralikta olursa gerceklesmektedir. pH degerinin
yiikselmesinden sonra apatitin ¢oziiniirliigli diiser ve bu yiizden SBF icindeki

cekirdeklenme hizi1 6nemli bir sekilde artar. Apatit ¢ekirdeklenmesi olustuktan sonra

52



SBF i¢indeki OH", Ca*® ve PO, iyonlarimin tiikenmesi ile apatit kendiliginden
biiyiimeye baslar. Apatit kalsiyum fosfat ¢cokelmesi sirasinda amorf kalsiyum fosfat
fazi her zaman olusmaktadir. Bu amorf faz ilk olarak iiziim salkimina benzer
yumrulu bir yap1 olusturur ve daha sonra rastgele biiylik salkimlara doniisiir.
Salkimlarin i¢i su dolmaya baslar. Bu olusan salkimlar karbonath apatit yapisidir ve

kalsiyum eksik apatit olarak ta adlandirilmaktadir [60,92,93].

Kumar ve ¢alisma ekibi [97], spark plazma sinterlenmis HA-Ti kompozitlerin in
vitro biyoaktivite davranislarini incelemislerdir. HA’ya ag. %5, 10 ve 20 oranlarinda
Ti ilave ederek spark plazma sinterleme (SPS) prosesi ile yogunlagsmalari
saglanmistir. HA-Ti kompozitler 37°C ve 7.4 pH’ya sahip SBF’ye daldirildiginda,
yapilan X-1s1n1 kirtnimi analizi ve taramali elektron mikroskobu (SEM) incelemeleri
sonucunda kalin, pul pul ve poroz apatit tabakasinin olusmasi ile bu kompozitin iyi
bir biyoaktivite davranist gosterdigi ortaya konmustur. Gegirimli elektron
mikroskobu analizi ile apatitin zayif kristalin yapis1 ve pul pul olusan apatit kristal

diizeni gosterilmistir.

Yu ve calisma ekibi [98], hidroksiapatit (HA) / polietereterketon (PEEK)
biyokompozitler iizerinde in vitro apatit olusumu ve biiyime kinetigini
arastirmiglardir.  HA/PEEK kompozitleri, tozlarin preslenmesi ve basingsiz
sinterlenme asamalar1 sonucunda elde edilmistir. Hacimce %10,20,30 ve 40 HA
iceren HA/PEEK kompozitlerin biyoaktivitesi, disk seklinde hazirlanmis
kompozitlerin 4 haftaya kadar SBF’ye daldirilmalar1 sonucunda belirlenmistir.
Hacimce %10 HA iceren kompozitin ylizeyi SBF’ye daldirildiktan 28 giin sonra
kemigimsi apatit tabakasi ile kaplanirken, hacimce %40 HA igeren kompozitin
ylizeyi 3. giin sonunda kaplanmstir. Apatit tabakasi SEM, TF-XRD ve FTIR ile
karakterize edilmistir. Kompozitin hacimce HA orami arttik¢a, apatit olusumunun
arttigr gézlemlenmistir. Yapilan bu ¢alismada, HA/PEEK kompozitin, HA hacim

oraninin artmasi ile biyoaktivitesinin artti§1 sonucuna varilmistir.

Ravarian ve c¢alisma ekibi [99], biyocam/hidroksiapatit kompozitlerin sentezi,
karakterizasyonu ve biyoaktivitesini arastirmislardir. Sol-jel proses metodu ile CaO-
P,05-SiO; tiirde biyocam iiretmisler, elde edilen malzemeyi X-1s1n1 toz kirinimi
(XRD) yontemi ile karakterize etmislerdir. Sentezlenen biyocam kompozitler 1000
°C’de hazirlanmig ve XRD, FTIR,yiizey elektron mikroskobu ile karakterize

edilmistir. Simiile edilmis viicut sivisinda bekletilen numunelerin yiizeyinde
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hidroksiapatit tabakasmnin olusumunun incelenmesiyle biyoaktivite &zelligini
degerlendirmislerdir. Numuneler SBF’ye daldirilmadan 6nce ve daldirildiktan sonra
XRD, FTIR ve SEM ile analiz edilmistir. Yapilan ¢alismada, biyocamin kismen
kristalize oldugu gozlemlenmistir. Silikat gruplarin apatit faza difiizyonu ile
silikatlagmis hidroksiapatit olusmustur. Apatit faz SBF’de bekletildikten 14 giin

sonra olusmustur.

Villalpando-Reyna ve ¢alisma ekibi [100], yeni kalsiyum titanat-borasilikat cam
kompozitlerin in vitro biyoaktivite degerlendirmelerini yapmislardir. Borasilikat
camlara ag. %10, 20 ve 30 oranlarinda polititanat partikiiller ilave edilerek toz
karigimlart tek eksenli olarak preslenmis ve 850 °C’de 1 saat siire ile sinterlenmistir.
Sinterlenen numuneler, in vitro biyoaktivite testi igin, uygun pH ve sicaklikta 21 giin
stire ile SBF igerisinde bekletilmistir. Test edilen biitiin malzemelerde, homojen ve
kalin apatit tabakasinin olustugu gozlemlenmistir. Elde edilen sonuglar, bu
kompozitlerin kemik doku yerine gegmesi ve yenilenmesi i¢in potansiyel malzeme

olduklarini ortaya koymustur.

Erol ve galisma ekibi [101], SiO,-Ca0-P,05-Na,O.SrO cam sistemlerinin biyoaktif
davraniglar iizerinde stronsiyumun etkisini arastirmiglardir. In vitro SBF ¢alismalari,
tiretilen cam numunelerin biyoaktivitesinin arastirilmast i¢in kullanilmistir. Yapilan
calismada, camda stronsiyum miktar1 arttikca biyoaktivitenin artti§i sonucuna

varilmistir.
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3. DENEYSEL CALISMALAR

Bu boliimde yapilan deneysel c¢alismalar detayli olarak agiklanmistir. Sirasiyla
kullanilan malzemeler ve 6zellikleri, kompozitlerin hazirlanmasi, tane boyut dagilim
Ol¢iimii, yogunluk 6l¢iimii, mikrosertlik dl¢timii, basma testi ile mukavemet 6l¢iimii,
mikroyap1 incelemeleri, X-isin1 kirmmim analizi, yapay viicut sivist (SBF)

hazirlanmasi ve in vitro biyoaktiflik deneyi anlatilmistir.

3.1. Kullanilan Malzemeler ve Ozellikleri

Yapilan calismada ticari sentetik hidroksiapatit (CSHA), koyun hidroksiapatit
(SHA), magnezyum oksit (MgO), ticari inert cam (CIG) ve niobyum (V) oksit

(Nb20s) kullanilmistir. Bu boliimde bu malzemelerin kimyasal ve fiziksel 6zellikleri,

XRD ve partikiil boyut analiz sonuglar1 verilmistir.
3.1.1. Ticari sentetik hidroksiapatit (CSHA)

Bu calismada Across Company A.S.’den temin edilen CSHA kullanilmastir. Sekil 3.1
CSHA tozun ortalama tane boyut dagilimi grafigini gostermektedir. Ortalama tane

boyutu 6,5 um olarak ol¢iilmiistiir.
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Sekil 3.1: CSHA tozunun tane boyut dagilim grafigi.

Sekil 3.2’deki CSHA tozunun XRD grafiginde sentetik hidroksiapatit pikleri agikca

goriilmektedir.
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Sekil 3.2: CSHA tozunun X-1sin1 kirinim grafigi.
3.1.2 Koyun hidroksiapatit (SHA)

Koyun kemiklerinin tibyalarindan bas ve alt kisimlarindaki mezoporoz yapi kesilerek
ortada kalan yogun kemik yapist kullanilmistir. Kullanilan koyun kemikleri veteriner
kontrolii olan kasaplardan alinmistir. Kesilerek hazirlanan kemikler keskin bigak
yardimiyla tiim yumusak ve kikirdak dokularindan temizlenmistir. Hazirlanan kemik
bloklar dnce basingli tencerede 1 saat 30 dk. kaynatilarak ilik ve yag gibi yumusak
dokunun ayrilmasi saglanmistir. Yumusak dokularindan arindirilan kemikler, hac.
%4 NaOH c¢ozeltisinde 5-6 kez basingl tencerede 30 dk. siire ile kaynatilmistir. Her
seferinde normal NaOH yenilenerek kaynatma islemine devam edilmistir. Kemikler
akan su altinda iyice yikandiktan sonra tekrar temiz musluk suyu igerisinde 20 dk.
bekletilmistir. Bu islem ile kemikler tamamen sodyum hidroksitten aridirilmistir.
Kimyasal temizlemenin amaci kalsinasyon sirasinda kemiklerin kontrolsiiz
yanmasini engellemektir. Sonrasinda 350°C°de 2 saat siire ile elektrikli firinda 6n
kalsinasyona tabi tutularak organik yapinin uzaklasmasi saglanmistir (Sekil 3.3.a).
Yakilan kemikler 750°C’de 4 saat firinda tutularak tiim yapinin istenen apatit yapiya
donmesi saglanmistir (Sekil 3.3.0). Hazirlanan kemiklere 24 saat bilyali 6giitiicii
degirmende yas 6giitme gerceklestirilmistir (Sekil 3.3.c) ve 6giitme sonrasinda 105°C

sicakliktaki etiivde kurutulmustur.
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(©)

Sekil 3.3: (a) Temizlenmis koyun kemiklerinin 6n kalsinasyon isleminden sonraki
goriintlisii, (b) kalsinasyon isleminden sonraki goriintiisii ve (¢) yas
oglitme iglemi i¢in hazirlanan kalsine kemiklerin goriintiisii.

Sekil 3.4 elde edilen SHA tozunun ortalama tane boyut dagilimi grafigini

gostermektedir. Yapilan {i¢ 6l¢iim sonucunda ortalama tane boyutu =~ 10 um olarak

belirlenmistir.
4
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Sekil 3.4: Elde edilen SHA tozunun tane boyut dagilim grafigi.

Sekil 3.5’te verilen SHA tozuna ait XRD grafiginde HA pikleri agikca

gortilmektedir.
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Sekil 3.5: SHA tozunun X-1s11 kirnim grafigi.
3.1.3 Magnezyum oksit (MgO)

Yapilan ¢aligmada Alfa Aesar firmasindan temin edilen min. %95 safliktaki ortalama
65 um tane boyutuna sahip magnezyum oksit kullanilmistir. Sekil 3.6 MgO’nun tane
boyut dagilim grafigini gostermektedir. Sekil 3.7°de MgO tozuna ait X-1s1n1 kirinim
grafigi goriilmektedir.
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Sekil 3.6: MgO tozunun tane boyut dagilim grafigi.
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Sekil 3.7: MgO tozunun X-11n1 kirinim grafigi.
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3.1.4 Ticari inert cam (CIG)

Bu ¢alismada ticari inert cam olarak Cizelge 3.1° deki kimyasal kompozisyona sahip

pencere cami kullanilmistir. Pencere cami oncelikle kirilmis ve havanda toz haline

getirilip, 250 pum elek araligina sahip elekten gegirilmistir. Hazirlanan tozun tane

boyut dagilim grafigi Sekil 3.8’de goriilmektedir. Ortalama tane boyutu =~ 68 um

olarak belirlenmistir. Kullanilan pencere caminin amorf yapist X-is1mn1 kirinim

grafiginde (Sekil 3.9) agik¢a goriilmektedir.

Hacim (%)

o = N W A 0 O N

Cizelge 3.1: Ticari inert camin kimyasal analiz sonucu.

Oksit Ag. %
SiO, 68.80
Na,O 17.02
CaO 9.25
MgO 1.77
Fe,O3 0.084
TiO; 0.017
Al,O3 2.15
Cr,03 0.012
CuO 0.0036
Diger Eser miktar

.01

10

Partikiil Boyutu (num)
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Sekil 3.8: Hazirlanan CIG tozunun tane boyut dagilim grafigi.
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Sekil 3.9: CIG tozunun X-1s1n1 kirmim grafigi.

3.1.5 Niobyum (V) oksit (Nb2Os)

Bu calismada Sigma-Aldrich firmasindan elde edilen %99.9 safliga sahip niobyum
(V) oksit kullanilmistir. Sekil 3.10 NbyOs tozunun tane boyut dagilim grafigini
gostermektedir. Yapilan 5 6l¢limiin sonucunda ortalama tane boyutu = 4.8 um olarak

belirlenmistir. Nb,Os tozunun X-1s1n1 kirnim grafigi ise Sekil 3.11°de goriilmektedir.

Hacim [%4)

—= Pr3 = o
=
=

0.1 1 10 100 1000 3000
Partikiil Boyutu (pm)

Sekil 3.10: Nb,Os tozunun tane boyut dagilim grafigi.
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Sekil 3.11: Nb,Ostozunun X-1s1n1 kirinim grafigi.

3.2 Kompozitlerin Hazirlanmasi

Koyun hidroksiapatit ve sentetik hidroksiapatit kullanilarak ayri ayri agirlikga %5 ve
%10 ticari inert cam, magnezyum oksit ve niobyum (V) oksit igeren karigimlar
hazirlanmistir. Bu g¢alismada cam, camin bilesenlerinin (CaO, Na,O, MgO, SiO,)
biyouyumlu ve toksik olmayan 6zelliklere sahip oldugundan [67,83] tercih edilmistir.
Nascimento ve c¢alisma ekibi [102] nano yapili NbyOs ile balik kilgigindan
hidroksiapatit iiretmislerdir. Yaptiklar1 c¢alismada kullanilacak malzemenin
seciminde en onemli faktorlerin basinda fiyat ve saglanabilirlik oldugunu belirtip,
Nb,Os’in 6zellikle Brezilya’da ¢ok bol oldugunu ifade etmislerdir. Niobyum (V)
oksitin kullanilma sebeplerinin basinda kolay temin edilmesi, biyouyumlulugunun ve
korozyon direncinin yiiksek olmasi gelmektedir. Bu oksitin diisiik yogunluga sahip
olmasi, biyouyumluluk ve toksik olmama ozellikleri ile birlestiginde, biyomekanik
ozelliklerin  gelistirilmesinde hazirlanacak kompozitler i¢in tercih edilmesini
saglamigtir [39,102]. Kompozit hazirlanmasinda kullanilan bir diger oksit ise
MgO’dur. MgO’nun i¢erdigi Mg insan viicudunda, kalsine dokularin minerallesmesi,
apatit kristalizasyonu, HA’nin B-TCP’ye termal doniisiimii i¢in 6nemli bir elementtir
[103,104]. Magnezyum kalp ve damar hastaliklar1 riskini azaltmaktadir, katalitik
reaksiyonlar1 gelistirip, biyolojik fonksiyonlar1 kontrol etmektedir. Literatiirde, ag.
%1 MgO kullanimmin hiicre kiiltiirii ¢alismalarinda olumlu sonuglar verdigi de
ortaya konmustur [68,103]. Tiim bu nedenlerden dolayr MgO katki maddesi olarak

secilmigstir. Karigim hazirlanmasinda etanol ve aliimina bilya kullanilarak 150 rpm
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karistirma hizi ile Sekil 3.12’de goriilen Retsch marka jet degirmende 4 saat
karistirma yapilmistir. Hazirlanan karigimlar 105°C sicakliktaki etiivde kurutulup,
250 um elekten gegirilmistir. Cizelge 3.2’de hazirlanan kompozitler ve bu

kompozitlere verilen kodlar goriilmektedir.

\ A

PM 100

Sekil 3.12: Jet Degirmen.

Cizelge 3.2: Hazirlanan kompozitler ve kodlari.

Hazirlanan kompozit biinye Kodu
Koyun hidroksiapatit-agirlikga %5 SHA-ag.
MgO katkili kompozit %5 MgO
Koyun hidroksiapatit-agirlik¢a %10 | SHA-ag.
MgO katkili kompozit %10 MgO
Sentetik hidroksiapatit-agirlik¢a %5 | CSHA-ag.
MgO katkili kompozit %5 MgO
Sentetik hidroksiapatit-agirlik¢a CSHA-ag.
%10 MgO katkili kompozit %5 MgO
Koyun hidroksiapatit-agirlikga %5 SHA-ag.
Nb,Os katkili kompozit %5 Nb,Os
Koyun hidroksiapatit-agirlik¢ca %10 | SHA-ag.
Nb,Os katkili kompozit %10 Nb,0Os
Sentetik hidroksiapatit-agirlik¢a %5 | CSHA-ag.
Nb,Os katkili kompozit %5 Nb,Os
Sentetik hidroksiapatit-agirlik¢a CSHA-ag.
%10 Nb,Os katkili kompozit %210 Nb,Os
Koyun hidroksiapatit-agirlik¢a %5 SHA-ag.
ticari cam katkili kompozit %5 CIG
Koyun hidroksiapatit-agirlik¢ca %10 | SHA-ag.
ticari cam katkili kompozit %10 CIG
Sentetik hidroksiapatit-agirlikca %5 | CSHA-ag.
ticari cam katkili kompozit %5 CIG
Sentetik hidroksiapatit-agirlik¢a CSHA-ag.
%10 ticari cam katkil1 kompozit %10 CIG
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3.3 Tane Boyut Dagihm Ol¢iimii

Kullanilan oksitlerin, hammaddelerin ve hazirlanan karisimlarin tane boyutunun
belirlenmesi i¢in tozlardan bir miktar numune alinarak tane boyut dagilim ol¢iimii
yapilmistir.  Olgiim i¢in  Malvern Instruments Mastersizer 2000 cihazi
kullanilmistir. Tozun Sl¢lime hazirlanmas: igin distile su igerisinde homojen dagilimi
saglanmustir. Ol¢iim sonuglaridaki olasi hatalart minimum diizeye indirmek igin toz,
karisimin igerebilecegi olasi topaklanmalar1 gidermek icin ultrasonik titresimli
banyoda 15 dk. siireyle karistirtlmigtir. Daha sonra 6l¢lim i¢in hazirlanan karigimdan
pipet yardimiyla cihazin gerektirdigi miktar kadar alinarak, 6l¢iim cihazinin sulu

Ol¢lim besleme linitesine ilave edilmistir.

Cihaz tamamen bilgisayar kontrollii ¢alismaktadir. Olgiim igin gerekli olan toz
miktart ekranda goriilmekte ve ilave edilen toz miktart cihaz tarafindan siirekli
kontrol edilmektedir. Yeterli miktarda toz ilavesi yapildiginda &lgiim
baslatilmaktadir. Cihaz sahip oldugu matematiksel modiiller yardimiyla tane boyut
dagilim hesabin1 yapabilmekte ve sonucglar1 grafik veya istatistiksel dokiim olarak
vermektedir. Her bir tane boyut dagilimi 6l¢iimii i¢in cihaza liger veya beser 6lglim
yaptirilmis ve bunlarin ortalamast alinmistir. Sekil 3.13°te Malvern marka partikiil

boyut 6l¢lim cihazi goriilmektedir.

Sekil 3.13: Malvern marka partikiil boyut 6l¢lim cihazi.

3.4 Peletlerin Hazirlanmasi ve Sinterlenmesi

Herbir karisim graniil haline getirilerek BS 7253 [104] standartina uygun olarak 350
MPa presleme basincinda 10 mm. ¢apl peletler olusturulmustur. 1000, 1100, 1200

ve 1300°C sicakliklarda 5°C/dk. sinterleme hiziyla 4 saat siire ile sinterlenmistir.
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Hazirlanan numuneler yogunluk ve mikrosertlik dl¢timii, basma testi, SBF testi ve

mikroyap1 analizinde kullanilmaistir.
3.5 Yogunluk Ol¢iimii

Yogunluk 6l¢iimleri 1000-1300°C sicakliklar arasinda sinterlenen tiim numuneler

icin yapilmistir. Arsimet metodu kullanilarak yogunluk hesaplamalari yapilmistir.

Arsimet metodu ile yogunluk Sl¢iimiinde Oncelikle 6l¢iimii yapilacak numunenin
acik gézenekleri su ile doldurulmalidir. Arsimet metodu ile yogunluk 6l¢timii bir dizi
agirlik olgtimiinii gerektirmektedir. Yogunlugu o6lgiilecek numunenin 6ncelikle kuru
agirligy tartilir (wq), stvi emdirildikten sonraki agirligr tartilir (W), numunenin suyun
icindeki agirhigr tartilir (w3) su iginde tele asili agirhgr tartilir (wy) ve not edilir.

Esitlik 3.1°de verilen formiil yardimiyla yogunluk hesaplamalari yapilmistir [105].

p =W pw ! Wo-(W3 — Wy) (3.2)

p=Yogunluk (g/cm?)

wi=Numunenin kuru agirligi (g)

Wo=Numunenin s1vi emdirildikten sonraki agirlig1 (g)
Wy=Numunenin suda asil1 agirhigi (g)

pw =Sicakliga bagimli olarak suyun yogunlugu (g/cm?)
T= Ortam sicakligi (K)

pw =1.0017-0.0002315T (3.2)

3.6 Mikrosertlik Ol¢iimii

Degisik sicakliklarda sinterlenen numunelerin mikrosertlik dlgtimleri 15 saniye siire
ile Sekil 3.14’te goriilen HMV Shimadzu marka mikrosertlik test cihazi ile 200 g.
yiikk uygulanarak 6l¢iilmiistiir. Tiim kompozitler i¢in 4’er numune lizerinde 10’ar

farkli bolgeden sertlik 6l¢iilmiis ve ortalama Vickers sertlik degerleri belirlenmistir.
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Sekil 3.14: Mikrosertlik Test Cihazi.
3.7 Basma Testi ile Mukavemet Ol¢iimii

Bu ¢alismada hazirlanan tiim kompozitlerin basma mukavemeti ol¢timleri 3 mm/dk.
kafa hiz1 ile universal test cihazinda Ol¢lilmiistiir. Basma mukavemeti belirlenecek
tim kompozitler i¢in 8’er numune test edilip, ortalama basma mukavemeti degeri

belirlenmistir.
3.8 Mikroyapi Incelemeleri

1000 ve 1300°C sicakliklarda sinterlenen SHA ve CSHA biinyeler basta olmak iizere
SHA-kompozitler ve CSHA-kompozitlerin mikroyapilart taramali elektron
mikroskobu (SEM) ile incelenmistir. Mikroyapilarin incelenebilmesi i¢in 1000 ve
1300°C sicakliklarda sinterlenen peletler bakalite alinip, zimparalanmis, 6 ve 3 pm
alimina pastalar ile parlatilmistir. Parlatilan numuneler hac. %3 HF ¢ozeltisi ile
daglanarak iletkenlik saglanmasi agisindan Polaron SC7610 Sputter Coater marka
kaplama cihazinda altin kaplanmigtir. Hazirlanan numuneler Hitachi TM-1000
marka masa istii taramali elektron mikroskobu ile incelenmistir. SBF testine tabi
tutulan numunelerin ise daglama yapilmadan mikroyapilari incelenmis ve apatit

olusumlar1 degerlendirilmistir.
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3.9 X-Istm1 Kirimmm Analizi

Hazirlanan kompozitlerin kalitatif faz analizleri Sekil 3.15° te goriilen Bruker marka
X-151m difraktometresi ile Cu K, radyasyon kullanilarak 26=20°-90° acisal aralikta,
2° [dk. hizla ¢ekimler yapilmustir.

Sekil 3.15: Bruker marka X-1sin1 Difraktometresi.
3.10 Yapay Viicut Sivis1 Hazirlanmasi (SBF) ve in vitro Biyoaktivite Deneyi

SBF’ler, apatit mineralini “biyomimetik™ olarak olusturma yetenegine sahiptirler. Bu
sebeple genellikle in vitro biyoaktiflik deneyinde kullanilmaktalardir. Bu ¢alismada,
yapay viicut sivisinin (SBF) hazirlanmasi i¢in Kokubo tarafindan gelistirilen SBF
tercih edilerek literatiirden faydalanilmistir [89,90]. Kullanilan SBF’ nin 1.5X olarak
adlandirilmasinin nedeni kan plazmasindaki iyonlarin 1.5 katin1 igermesidir. Yapay

viicut s1vist Cizelge 3.3 teki bilesikler kullanilarak hazirlanmistir.

SBF hazirlama islemine baslamadan 6nce kullanilacak olan malzemeler sirasiyla
aseton, etil alkol ve saf su ile yikandiktan sonra kurutulmuslardir. Yapay viicut sivisi
hazirlama isleminde saf su kullanilmistir. ilk 6nce 750 ml saf su ile ¢ozelti
hazirlanmaya baglamistir. 36.5°C sicakliktaki saf suya kimyasallar Cizelge 3.3’de
verilen sirayla eklenmistir. Kimyasallarin saf suya eklenme siras1 olduk¢a 6nemlidir
ve suya eklenen bir kimyasal su igerisinde tamamen ¢oziinmeden siradaki kimyasal
madde eklenmemistir. Cozeltinin pH degeri 1M’ lik HCI ve TRIS (hydroxymethyl
aminomethane, NH,C(CH20H)3) kullanilarak ayarlanmastir.
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Cizelge 3.3: 1000ml, 1.5X SBF hazirlama isleminde kullanilan kimyasal maddeler
ve miktarlar1 [90].

Sira Bilesik Miktar
1 NaCl 11,994 g.
2 NaHCOs; 05259
3 KCI 0.336 ¢
4 K>HPO,4.3H,0 0.342 ¢
5 MgCl,.6H,0 0.458 g
6 IN-HCI 60 ml
7 CaCl, 0,417 g
8 Na SO, 0,107 g
9 | NH,C(CH,0H); 9.086 g

Son olarak hazirlanan SBF iizerine 36.5°C saf su eklenerek 1000ml’ye
tamamlanmustir. Viicut ortamimin saglanabilmesi i¢in ortam sicakligi 36,5°C’ye,
pH degeri ise 7.4’e ayarlanmigtir. Yapay viicut sivisi asirt doygun bir ¢ozelti
oldugu i¢in ¢dzeltinin hazirlanmas1 asamasinda pH degerinin kontrolii oldukca
onemlidir. SBF’nin saydam olmast ve igerisinde herhangi bir ¢okeltinin
olusmamasi gerekmektedir. SBF hazirlandiktan hemen sonra taze olarak
kullanilabilecegi gibi sogutucu igerisinde 5°C sicaklikta agzi sikica kapatilmis bir

kap igerisinde en fazla 1 ay muhafaza edilebilirler.

Biyoaktivite testlerinde taze olarak hazirlanmis SBF kullanilmistir. En iyi
mekanik sonuglarin elde edildigi SHA, CSHA ve bunlara ait kompozitlerin
biyoaktivite testleri yapilmistir. Bu numuneler 250 ml’lik plastik (HDPE) sise
icinde, 36.5°C sicaklikta sabit tutulan SBF ic¢ine, dik olarak daldirilmis ve
bekleme siiresi boyunca agzi sikica kapatilmistir. Apatit olusumu i¢in numuneler
SBF icerisinde sirastyla, 1 hafta, 2 hafta, 3 hafta ve 4 hafta siire ile bekletilerek
biyoaktivite testine tabi tutulmustur. Yapilan ¢alismada statik biyoaktivite testi
uygulanmistir. Her kompozit g¢esidi i¢in ayr1 bir sise kullanilmistir. Kaplama
islemi boyunca SBF igerisindeki iyon konsantrasyonunun degismesinden dolay1

SBF her iki giinde bir taze hazirlanmis yeni yapay viicut sivisi ile degistirilmistir.
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Boylece ortammn iyon konsantrasyonunun orijinal degerlerine donmesi
saglanmistir. Kaplama islemi sonunda yapay viicut sivisindan c¢ikarilan
numuneler, saf suyla yikandiktan sonra oda sicakliginda kurumaya birakilmstir.
In vitro deneyleri sonucunda yapay viicut sivisi i¢erisinde bekletilen numunelerin
yiizey morfolojileri yapay viicut sivisina daldirilmadan 6nce ve sonra taramali
elektron mikroskobu (SEM) kullanilarak ve ince film FTIR (TF-FTIR) analizi ile

incelenmistir.
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4. DENEYSEL SONUCLAR

4.1 Mikroyapisal, Fiziksel ve Mekanik Sonuclar

Bu boliimde, koyun hidroksiapatit esasli kompozitlerin iiretiminde uygun sinterleme
sicakligi ve katki maddesini belirlemek amaciyla gerceklestirilen ve 3. boliimde
tanimlanan deney metotlariyla yapilan Ol¢limlerden elde edilen sonuglar ve bu

sonuclar hakkindaki yorumlara yer verilmistir.

Bu boliimde, ilk 6nce hazirlanan tiim karigimlarin ortalama tane boyut dagilim
sonuclar1 verilmistir. Ikinci asamada, bu calismada koyun hidroksiapatit ile
hazirlanan tim kompozitler, karsilagtirma yapilabilmesi icin sentetik hidroksiapatit
ile de hazirlandigindan, katkisiz sentetik hidroksiapatit ve koyun hidroksiapatitin
fiziksel, mekanik ve mikroyapisal sonuglart verilmistir. Son asamada ise koyun
hidroksiapatit ve sentetik hidroksiapatit ile farkli sinterleme sicakliklarinda
hazirlanan tim kompozitlerin fiziksel, mekanik ve mikroyapisal sonuglart verilip

yorumlanmustir.

4.1.1 Tane Boyut Ol¢iim Sonugclar
Hazirlanan kompozitlerin tane boyut dagilimlar1 Sekil 4.1-4.12°de, ortalama tane

boyut degerleri de Cizelge 4.1°de verilmistir.

Kompozitlerin ortalama tane boyutlar1 3.5 pm ile 12.3 um arasinda degismektedir.
Hazirlanan kompozitlerin ortalama tane boyutlar1 incelendiginde biiyiik ¢ogunlugun

10 um altinda oldugu tespit edilmistir.
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Cizelge 4.1: Hazirlanan karigimlarin ortalama tane boyut degerleri.

Kompozit Ortalama Kompozit Ortalama
Kodu Tane Boyutu Kodu Tane
(nm) Boyutu

(um)

SHA-ag. %5 Nb,Os 35 CSHA-ag. %5 Nb,Os 54
SHA-ag. %10 Nb,Os 5,6 CSHA-ag. %10 Nb,Os 6,7
SHA-ag. %5 MgO 11,6 CSHA-ag. %5 MgO 7,2
SHA-ag. %10 MgO 51 CSHA-ag. %10 MgO 12,3
SHA-ag. %5 CIG 10,4 CSHA-ag. %5 CIG 6,9
SHA-ag. %10 CIG 11,8 CSHA-ag. %10 CIG 7,7

E] 1 n"
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Partikill Boyutu ()
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Sekil 4.1: SHA-ag. %5 NbyOs kodlu kompozitin tane boyut dagilim grafigi.

Partikiil Boyutu (pum)
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Sekil 4.2: SHA-ag. %10 Nb,Os kodlu kompozitin tane boyut dagilim grafigi.
!
£
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Sekil 4.3: SHA-ag. %5 MgO kodlu kompozitin tane boyut dagilim grafigi.
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Sekil 4.4: SHA-ag. %10 MgO kodlu kompozitin tane boyut dagilim grafigi.
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Sekil 4.5: SHA-ag. %5 CIG kodlu kompozitin tane boyut dagilim grafigi.
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Sekil 4.6: SHA-ag. %10 CIG kodlu kompozitin tane boyut dagilim grafigi.
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Sekil: 4.7: CSHA-ag. %5 Nb,Os kodlu kompozitin tane boyut dagilim grafigi.
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Sekil: 4.8: CSHA-ag. %10 Nb,Os kodlu kompozitin tane boyut dagilim grafigi.
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Sekil: 4.9: CSHA-ag. %5 MgO kodlu kompozitin tane boyut dagilim grafigi.
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Sekil: 4.10: CSHA-ag. %10 MgO kodlu kompozitin tane boyut dagilim grafigi.
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Sekil 4.11: CSHA-ag. %5 CIG kodlu kompozitin tane boyut dagilim grafigi.
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Sekil 4.12: CSHA-ag. %10 CIG kodlu kompozitin tane boyut dagilim grafigi.

4.1.2 Koyun hidroksiapatit ve sentetik hidroksiapatitin mikroyapisal, fiziksel

ve mekanik sonuglari

Sekil 4.13 ve 4.14 sirastyla SHA ve CSHA numunelerin 1000 ve 1300°C sinterleme
sicakliklarindaki mikroyap1 fotograflarin1 gostermektedir. Her iki HA ¢esidinde de
1000°C’de yapida bulunan porlar agik¢a goriilmektedir. 1300°C’de ise porlarin daha



az, yogunlasmanin daha ¢ok oldugu mikroyapilar goriilmektedir. Tane biiyiimesi ve

diisiik porozite miktari net olarak Sekil 4.13.b ve 4.14.b’de goriilmektedir.

x3.0k  30um

(@) (b)
Sekil 4.13 Farkli sicakliklarda sinterlenen SHA numunelerin mikroyapilari
(a) 1000 °C-1000X (b) 1300 °C -3000X.

x1.0k 100 um

Sekil 4.14: FaE'?ll sicakliklarda sinterlenen CSHA numung:l)f):rin mikroyapilari
(2)1000 °C-1000X (b) 1300 °C -3000X.
Herhangi bir katki maddesi icermeden saf SHA ve CSHA icin farkli sinterleme
sicakliklarinda Olcililen yogunluk, basma mukavemeti ve mikrosertlik degerleri
Cizelge 4.2°de ve Sekil 4.15’te goriilmektedir. Goriildigi gibi hem SHA hem de
CSHA i¢in yogunluk, basma mukavemeti ve mikrosertlik degeri artan sinterleme
sicakligr ile artmaktadir. Sentetik hidroksiapatitin daha ince tane boyutundan dolay1
1000-1200 °C arasinda CSHA, SHA’dan daha yiiksek fiziksel ve mekanik 6zellikler
gostermigtir. Fakat 1300°C’de SHA daha yiiksek ozellikler gostermistir. Maksimum

degerler 1300°C’de sinterlenen SHA numuneler ile elde edilmistir.
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Cizelge 4.2: Degisik sicakliklarda sinterlenen SHA ve CSHA numunelerin yogunluk,
basma mukavemeti ve Vickers mikrosertlik degerleri .

Sicaklik (°C) Yogunluk (g/cm®) Basma Vickers Mikrosertlik
Mukavemeti (HV)
(MPa)
SHA CSHA SHA CSHA | SHA CSHA

1000 2,09+0,03 | 2,20+0,05 | 31+3,2 | 3845,7 | 49+3,9 68+8,9
1100 2,16+0,05 [ 2,32+0,06 | 38459 | 49464 | 67 +5,1 85+5,4
1200 2,4 +0,08 | 2,44+0,08 | 50+7,2 | 60+6,9 | 138+8,9 | 152+9,8

1300 2,59+0,09 | 2,53+0,07 | 69455 | 64+6,7 | 189+10,2 | 16549,6
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Sekil 4.15: Farkli sicakliklarda sinterlenen SHA ve CSHA numunelerin (a) yogunluk
(b)Vickers mikrosertlik (c) basma mukavemeti degerlerinin
karsilastiriimalari.

Cizelge 4.3’te literatiirde dogal kaynakli hidroksiapatitler ile yapilan g¢aligsmalarin
yogunluk, basma mukavemeti ve Vickers mikrosertlik sonuglari goriilmektedir.
Goller ve calisma ekibi [70] sigir hidroksiapatit (BHA) kullanarak sinterleme
sicakliginin mekanik 6zellikler {izerindeki etkisini arastirmislardir. Sinterleme

sicakligr arttikga yogunluk ve Vickers mikrosertlik degerleri artmistir. Basma
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mukavemeti degeri ise 1200 °C sinterleme sicakliginda 67MPa olarak en yiiksek
degerine ulagmis, 1300 °C’de ise tekrar azalmaya baslamistir. Goren [85], sigir
hidroksiapatit (BHA*) kullanarak sinterleme sicakligina bagh olarak yogunluk ve
mekanik ozellikleri belirlemistir. Cizelge 4.3 incelendiginde 1000°C’de sinterlenen
numuneler ile diger HA tiirlerine gore en yiiksek yogunluk ve basma mukavemeti
BHAda elde edilmistir. Fakat 1100°C’de diger hidroksiapatitlerin (BHA, EHA) bu
Ozellikleri artarken BHA* nin 6zelliklerinde diisiis yasanmustir. 1200°C’de ise 75,20
MPa ile en yliksek mukavemet degerine sahiptir.Cizelge 4.3’te verilen BHA ve
BHA*in ayn1 sinterleme sicakliklarinda incelenen 6zellikleri arasindaki fark tane
boyutlarindan ve/veya proses sartlarinin farkliligindan kaynaklanmig olabilir. Oktar
[4], kalsine insan minesinin mikroyap1 ve mekanik 6zellikleri tizerinde sinterleme
sicakliginin etkisini arastirmistir. Cizelge 4.3’te incelenen ii¢ farkli HA icinde en
yiikksek sertlik degerleri EHA’da elde edilmistir. EHA flor igermektedir. Kim ve
calisma ekibi [29] HA/aliimina kompozitlerde florit ilavesinin mekanik 6zellikler
tizerindeki etkisini arastirmislardir. Florit ilavesinin yapmin kararliligini arttirdigini
ve artan F ilavesi ile HA nin yogunlasma hiz1 ve sertliginin arttigin1 belirtmislerdir.
EHA’nin diger HA tiirlerine gore oldukga yiiksek sertlik degerinin florit iceriginden
kaynaklandig1 diistiniilmektedir. Rodriguez-Lorenzo ve c¢alisma ekibi [106],
apatitlerin sentezinde florun etkisi ile ilgili yaptiklar1 bir ¢alismada florun kemik ve
disin mineral fazinda eser element olarak bulundugunu, ayrica dental {iriinlerde de
bulunan florun dis ¢iiriiklerini de engelleme 06zelligine sahip oldugunu
vurgulamiglardir. Bunun nedeninin hidroksi-apatitten daha yiiksek asit direncine
sahip olan hidroksi-florapatit olusumundan kaynaklandigini belirtmislerdir.Gross ve
caligma ekibi [107] de, sinterlenmis hidroksiflorapatitin mekanik 6zellikleri ile ilgili
bir ¢aligma yapmuglardir. Hidroksiapatitin flor ile birlesmesi sonucunda meydana
gelen mekanik ozelliklerdeki degisikliklerin nedenini modifiye apatit kompozisynu,
kristalit boyutlar1 ve yonlenmedeki degisiklik ve kemik icerisindeki daha yiiksek
mineral igerigi ile iliskilendirmislerdir. Bu o6zelliklerin herbirinin mekanik
ozelliklerde degisiklik yaptigin1 vurgulamislardir. Biyomalzemelerin igine florun
girmesinin implantlarin fizikokimyasal 6zellikleri acisindan 6nemli rol oynadigini

belirtmislerdir.
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Cizelge 4.3: Degisik sinterleme sicakliklarinda sinterlenen BHA [70], BHA* [85] ve
EHA [4] numunelerin yogunluk, basma mukavemeti ve Vickers
mikrosertlik sonuglari.

Sicakhik Yogunluk (g/cm®) Basma Mukavemeti Vickers Mikrosertlik
°C) (MPa) (HV)

BHA | BHA*| EHA| BHA | BHA* | EHA | BHA | BHA*| EHA

1000 198 | 246 (2,003| 12 48,17 | 27,60 | 42 85,37 | 325,8

1100 259 |234 |2,161| 23 22,16 1 38,81 | 92 79,20 | 252,9

1200 2,62 |259 (2,661| 67 75,20 | 54,32 | 138 |148,50| 238,8

1300 2,712 | 248 |2,622| 62 65,01 | 61,27 | 145 | 130,68| 286,6

Sekil 4.16, 4.17 ve 4.18 sirasiyla SHA ve CSHA ile elde edilen yogunluk, Vickers
mikrosertlik ve basma mukavemeti sonuglarinin literatiirdeki BHA, BHA* ve EHA
ile karsilagtirilmalarini  gostermektedir. En yiiksek mikrosertlik degerleri tiim
sicakliklar icin EHA ile elde edilmistir. Grafikler incelendiginde SHA ile 1300 °C’de
diger dogal kaynakli hidroksiapatitlere gore daha diisiik yogunluk elde edilmesine
ragmen daha yiiksek basma mukavemeti elde edilmistir. Bunun SHA’nin tane
boyutundan kaynaklandigi dusiiniilmektedir. CSHA ile de genellikle tim
sicakliklarda Cizelge 4.3°te goriilen dogal kaynakli hidroksiapatitlerden daha yiiksek
basma mukavemeti elde edilmistir. Sonuglar irdelendiginde 1300°C’de sinterlenen
SHA literatiirdeki katkisiz dogal kaynakli HA’lar igerisinde ideal bir graft malzeme

olarak diisiiniilebilir.
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Sekil 4.16: Degisik sicakliklarda sinterlenen SHA, BHA, BHA*, EHA ve CSHA
numunelerin yogunluk degerlerinin karsilastirilmalari.
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Sekil 4.17: Degisik sicakliklarda sinterlenen SHA, BHA, BHA*, EHA ve CSHA
numunelerin Vickers mikrosertliklerinin karsilastirilmalari.
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Sekil 4.18: Degisik sicakliklarda sinterlenen SHA, BHA, BHA*, EHA ve CSHA
numunelerin basma mukavemeti degerlerinin karsilastiritlmalari.
Oktar ve ¢alisma ekibi, Merck marka sentetik HA kullanarak sinterleme sicakliginin
yogunluk ve mekanik ozellikler {izerine etkisini arastirmiglardir. Cizelge 4.4’te bu
calismada yapilan (CSHA) ve daha once Oktar ve ¢alisma ekibi [55] tarafindan
yapilmis olan sentetik hidroksiapatitin sicakliga bagli olarak yogunluk ve mekanik
ozellikleri karsilastirilmistir. Oktar ve ekibi tarafindan yapilan bu ¢alismada
sinterleme sicakligi arttik¢a, yogunluk ve mikrosertlik degerleri artmistir. CSHA™ ile
elde edilen yogunluk sonuglarinin 1000°C hari¢ CSHA ile elde edilenlerden daha
yiikksek olmasina karsin en yiiksek basma mukavemeti 1100°C’de sinterlenen
numunelerle 30,47 MPa olarak elde edilmistir. CSHA basma mukavemeti sonuglari
incelendiginde ise, 1000°C’de bile daha yiiksek mukavemet degeri (38 MPa) elde
edilmistir. 1300°C’de ise en yiiksek mukavemet degeri elde edilmistir (64 MPa).
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CSHA* [55] ile elde edilen mikrosertlik sonuglar tiim sicakliklarda CSHA ile elde
edilenlerden oldukga yiiksektir. Yogunluk ve mekanik oOzelliklerdeki bu farkin

kullanilan CSHA*’nin tane boyutu ve proses sartlar1 ile ilgili oldugu

disiiniilmektedir.

Cizelge 4.4: Degisik sicakliklarda sinterlenen literatiirde yer alan CSHA* [55] ve
CSHA numunelerin yogunluk, basma mukavemeti ve Vickers .
mikrosertlik degerleri.

Sicaklik (°C) Yogunluk (g/cm®) Basma Mukavemeti Vickers Mikrosertlik
(MPa) (HV)
CSHA* CSHA | CSHA* CSHA CSHA*| CSHA
1000 2,147 2,20 18,48 38 118 68
1100 2,531 2,32 30,47 49 162 85
1200 2,937 2,44 28,85 60 336 152
1300 3,033 2,53 29,13 64 360 165

4.1.3 Nb,Os igeren kompozitlerin mikroyapisal, fiziksel ve mekanik

sonuclar

Nb,Os

kompozitlerin 6zelliklerinin literatiirde yapilan ¢alismalar ile karsilagtirilmalart bu alt

iceren kompozitlerin mikroyapisal, fiziksel ve mekanik sonuglari ile bu

boliimde degerlendirilmistir.

Sekil 4.19 ve 4.20°de 1000 ve 1300°C’de sinterlenen Nb,Os iceren kompozitlerin

XRD paternleri verilmistir.

Grafikler incelendiginde ag. %5 Nb,Os ve %10 Nb,Os ilaveli hem SHA hem de

CSHA kompozitlerin aym fazlar1 gosterdigi goriilmektedir. Mevcut fazlar:
Hidroksiapatit (HA), kalsiyum fosfat (CP), niobyum oksit (NO), kalsiyum niobyum

oksit (CNO) ve vitlokit (W) fazlaridir.

Ag. %10 NbyOs iceren kompozitler ag. %5 Nb,Os icerenlere gore daha keskin ve
belirgin kalsiyum niobyum oksit ve HA fazlar icermektedir. SHA ve CSHA
kompozitlerin 1300°C’de sinterleme sonunda benzer basma mukavemeti gostermesi

her iki kompozitte bu ayni fazlarin bulunmasinin sonucudur.
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Sekil 4.19 (a) 1000°C’de sinterlenen (b) 1300°C’de sinterlenen ag. %5 ve 10
Nb,Os ilaveli SHA-Nb,Os kompozitlerin X-1gin1 kirinim grafikleri.
1000°C’de sinterlenen kompozitler incelendiginde de SHA ve CSHA kompozitlerin
benzer XRD paternlerine sahip oldugu goriilmektedir. Ag. %10 Nb,Os iceren
kompozitlerin % 5 igerenlere gore daha belirgin ve daha ¢ok kalsiyum niobyum oksit

(CNO) faz igerdigi goriilmektedir.
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Sekil 4.20 (a) 1000°C’de sinterlenen (b) 1300°C’de sinterlenen ag. %5 ve 10
Niobyum (V) oksit ilaveli CSHA-Nb,Os kompozitlerin X-1g1n1 kirinim
grafikleri.

Sekil 4.21 SHA-Nb,Os kompozitlerin (ag. %5 ve 10), Sekil 4.22 ise CSHA-Nb,Os
kompozitlerin (ag. %5 ve 10) 1000°C ve 1300°C’deki mikroyapilarini

gostermektedir.
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Sekil 4.21 Farkli sicakliklarda sinterlenen SHA-Nb,Os (ag. %5 ve 10) kompozitlerin
mikroyapilar1 (a) SHA-ag. %5 Nb,Os (1000 °C) (b) SHA-ag. %5 Nb,Os
(1300 °C) (c) SHA-ag. %10 Nb,Os (1000 °C) (d) SHA-ag. %10 Nb,Os
(1300 °C).

Tiim kompozitler i¢cin 1300 °C’de sinterlenen numuneler daha fazla kalsiyum
niobyum oksit (CNO) olarak belirlenen beyaz renkli faz igermektedir ve daha
kompakt bir yap1 saglamaktadir. Her iki sicaklikta da ag. %10 NbyOs igeren
kompozitler de daha yogun CNO ve niobyum oksit (NO) faz goriilmektedir.

Farkli miktarlarda (ag. %5 ve 10) Nb,Os kullanilarak farkl sinterleme sicakliklarinda

ve miktarda tiretilen SHA ve CSHA kompozitlerin yogunluk, basma mukavemeti ve

mikrosertlik sonuglari sirastyla Cizelge 4.5 ve 4.6’da goriilmektedir.
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CSHA-ag %5 Nb205

(©)
Sekil 4.22 Farkli sicakliklarda sinterlenen CSHA-ND,Os (ag. %5 ve 10)
kompozitlerin mikroyapilart (a) CSHA-ag. %5 Nb,Os (1000 °C) (b)

x1.0k

100 u

(d)

x1.0k 100 um

x1.0k 100 um

(1300 °C) (c) CSHA-ag. %10 Nb,Os (1000 °C)
(d) CSHA-ag. %10 Nb,Os (1300 °C).

Cizelge 4.5: Degisik sicakliklarda sinterlenen SHA-Nb,Os kompozitlerin yogunluk,
basma mukavemeti ve Vickers mikrosertlik degerleri .

Sicaklik (°C) Yogunluk (g/cm®) Basma Mukavemeti | Vickers Mikrosertlik
(MPa) (HV)
ag.%05 ag.%010 ag.%5 | ag.%10 ag.%05 ag.%010
1000 2,13+0,05 |12,19+0,03 31+4,2 | 5845,3 52+4,1 89+5,8
1100 2,21+0,02 |2,26+0,04 | 39+7,2 | 62+4,6 84+5,9 107+10,1
1200 2,4440,03 |2,55+0,08 | 594+8,6 | 72+9,9 | 163+10,3 |183+9,8
1300 2,6 +£0,04 |2,66+0,05 80+7,9 | 88+6,8 | 214+11,3 |298+13,0

Cizelge 4.6: Degisik sicakliklarda sinterlenen CSHA- Nb,Os kompozitlerin
yogunluk, basma mukavemeti ve Vickers mikrosertlik degerleri .

Sicaklik (°C) Yogunluk (g/cm®) Basma Mukavemeti | Vickers Mikrosertlik
(MPa) (HV)

ag.205 ag.%010 ag.205 $.%10 ag.205 ag.%010

1000 2,20+0,06 | 2,33+0,04 | 43+5.8 60+5,2 99+4,8 |118+5,9

1100 2,45+0,04 | 2,62+0,05 | 67+6,1 75+4.9 196+6,0 |222+10,1

1200 2,60+0,08 | 2,72+0,05 | 74+5,6 80+7,1 285+11,2 | 295+11,3

1300 2,71+0,04 | 2,95+0,06 | 82+6,3 89+8,2 322+13,2 | 390+£12,0
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Sekil 4.23-4.25 SHA ve CSHA kompozitlerin yogunluk, Vickers mikrosertlik ve
basma mukavemeti oOzelliklerinin  karsilastirtlmasini ~ gostermektedir.  Biitiin
kompozitlerde yogunluk, basma mukavemeti ve Vickers mikrosertlik degerleri artan
sinterleme sicakligi ile artmaktadir. Her iki kompozitin yogunluk ve Vickers
mikrosertligi niobyum (V) oksit ilavesi ile artmaktadir. Genelde, Nb,Os ilavesi, 1000
ve 1100°C’de sinterlenen SHA-ag. %5 Nb,Os hari¢ basma mukavemetinin artmasina
sebep olmustur. Bu sicakliklarda SHA-ag. %5 Nb,Os kompozitler igin Nb,Os
ilavesinin olumlu bir etkisi olmamigtir. SHA ile ayni sonuglar elde edilmistir. SHA
ve CSHA kompozitlerin dl¢iilen 6zelliklerini kiyasladigimizda CSHA kompozitlerin
yogunluk, sertlik ve basma mukavemeti degerleri, 1300°C’de sinterlenen

kompozitlerin basma mukavemeti hari¢, SHA kompozitlerinkinden daha yiiksektir.
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Sekil 4.23: Farkli sicakliklarda sinterlenen (a) ag. %5 Nb,Os (b) ag. %10 Nb,Os
iceren kompozitlerin yogunluk degerlerinin karsilastiriimalari.
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Sekil 4.24 Farkli sicakliklarda sinterlenen (a) ag. %5 Nb,Os (b) ag. %10 Nb,Os
iceren kompozitlerin sertlik degerlerinin karsilastirilmalari.
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SHA ve CSHA’ya Nb,Os ilavesi kompozitlerin mukavemet degerlerini sirasiyla %28
ve %39 arttirmistir. 1300°C’de sinterlenen ve ag. %5 ile 10 Nb,Os igeren SHA ve

CSHA kompozitler hemen hemen ayn1t mukavemet degerlerini géstermistir.

%0 100
= 80 = 90
a a
EN ) ] .
- B5HA-ag, = 10 B SHA-ag)
g & %5Nb (V) 3 %10Nb
E 5 Okl E V) Okt
> ]
£ 4 =40
R ¥ CSHAa] z » CSHAaY
= %5Nb (V) = 3 %10ND
E 2 Oksit E 2 (V) Oksit
H H
aF F ¥ 0 Hf B ¥ 0

0 0

1000 1100 1200 1300 1000 100 1200 1300
Sicaklik ('C) Sicaklik (°C)

(a) (b)
Sekil 4.25 Farkli sicakliklarda sinterlenen (a) ag. % 5 Nb,Os (b) ag. % 10 Nb,Os
iceren kompozitlerin basma mukavemeti degerlerinin karsilastiriimalari.
Sekil 4.26 ve 4.27°de swrasiyla SHA ve CSHA Niobyum (V) Oksit katkili
kompozitlerin yogunluk ve basma mukavemetinin sinterleme sicakligina bagli olarak
elde edilen sonuglart literatiirde Salman ve g¢alisma ekibi [102] tarafindan yapilan
BHA-NDbO; katkili kompozitlerin sonuglar1 ile karsilastirilmistir. Sekil 4.26’da
acikca goriildiigii gibi tiim kompozitlerde artan sinterleme sicakligi ile yogunluk
artmustir. En yiiksek yogunluk degeri (2,95 g/cm?®); 1300°C’de sinterlenen CSHA-ag.
% 10 Nb (V) oksit iceren kompozitler ile elde edilmesine ragmen Sekil 4.27
incelendiginde en yiiksek basma mukavemeti BHA-ag. % 10 NbO; iceren kompozit
ile elde edilmistir (153,6 MPa). BHA-ag. % 5 Nb (V) oksit kompozitlerin basma
mukavemeti 1000 ve 1100°C’de artan sinterleme sicakligi ile artarken, 1200°C’de
yogunlugun artmasmma ragmen olduk¢a diismiistiir. Salman ve c¢alisma ekibi
tarafindan bu ¢alismada herhangi bir tane boyut bilgisi verilmediginden elde edilen
bu sonuglarin tane boyutu ve kullanilan NbO; tozunun boyutu veya proses kosullari

ile ilgili oldugu diistintilmektedir.
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Sekil 4.26: Farkli sicakliklarda sinterlenen a) ag. %5 Nb,Os b) ag. %10 Nb,Os igeren
SHA ve CSHA kompozitlerin BHA-NbO, kompozitler ile yogunluk
degerlerinin karsilastirilmalari.
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Sekil 4.27: Farkli sicakliklarda sinterlenen a) ag. %5 Nb,Os b) ag. %10 Nb,Os igeren
SHA ve CSHA kompozitlerin BHA-NbO, kompozitler ile basma
mukavemetlerinin karsilastiriimalari.

Literatiirde Nb,Os katkist incelendiginde Nascimento ve ¢alisma ekibinin [102] nano
yapilt Nb2Os ve balik kilgigr kullanarak yaptiklart ¢alisma dikkat ¢ekmektedir.
Yapilan ¢alismada farkli presleme basinglar1 (350, 450, 550 ve 650 MPa) kullanarak
1000°C’de sinterleme ile numuneler elde edilmistir. Kompozitler hazirlanirken
Nb,Os farkli hacimce % miktarlarda ( 50, 60,70, 80 ve 90) ilave edilmistir. %
porozite, yogunluk, kristalit boyutu, sertlik, boyutsal ¢ekilme, mikroyap1 6zellikleri
degerlendirilmistir. Bu ¢alismanin sonuglari, Nascimento ve ekibinin ¢aligmasiyla
kiyaslandiginda, 350 MPa presleme basinci her iki ¢alismada da ortak oldugundan bu
basing i¢in yogunluk ve sertlik degerleri karsilastirilmistir. Hac. % 50 nano yapili
Nb,Os katildiginda 3,35 g/em® yogunluk elde edilmistir. Nb,Os hacim yiizdesi
arttik¢a kiitle yogunlugu da artmistir ve hac. % 90 Nb,Os katkist ile yogunluk ~3.42
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glem® degerine ulagsmistir. Yapilan ¢alismada ise SHA’ya ag. % 5 Nb,Os katildiginda
2,13 g/cm® yogunluk elde edilirken, ag. % 10 Nb,Os ilave edildiginde ise 2,19 glcm®
yogunluk elde edilmistir. Mikrosertlik degerleri karsilastirildiginda ise hac. % 50
nano yapili Nb,Os katildiginda = 0,4 GPa (400 MPa), hac. % 90 nano yapili Nb,Os
katildiginda ise = 1 GPa (1000 MPa) sertlik degerleri elde edilmistir. SHA-ag. % 5
Nb,Os kompozit ile 52 HV (510 MPa) sertlik elde edilirken, SHA-ag. % 10 Nb,Os
kompozit ile ise 89 HV (873 MPa) sertlik degeri elde edilmistir. Nano katkili Nb,Os
iceren ¢alismada yliksek yogunluk ve diisiik sertlik degerlerinin elde edilmesinin
nedeninin Nb,Os’in tane boyutu ve matris faza katilma miktar1 ile ilgili oldugu

distiniilmektedir.

4.1.4 MgO iceren kompozitlerin mikroyapisal, fiziksel ve mekanik

sonuclari

MgO iceren kompozitlerin mikroyapisal, fiziksel ve mekanik sonuglari bu alt
boliimde degerlendirilmistir. Sekil 4.28 ve 4.29’da MgO igeren SHA ve CSHA
kompozitlerin 1000 ve 1300°C  sicakliklarda sinterlenmis durumlarinin XRD
grafikleri goriilmektedir. Bu XRD grafikleri incelendiginde, biitliin sicakliklarda
SHA-MgO kompozitlerin yapisinda hidroksiapatit (HA), kalsiyum magnezyum
fosfat (CMP) ve periklas- sentetik MgO (P) fazlarinin oldugu tespit edilmistir (Sekil
4.28).

1300°C’de sinterlenen CSHA-MgO kompozitler ile, 1000-1200°C arasinda
sinterlenen kompozitlerde goriilen hidroksiapatit (HA), kalsiyum magnezyum fosfat
(CMP) ve periklas-sentetik MgO fazlarina ilave olarak ¢ok siddetli olmayan
kalsiyum hidrojen fosfat hidrat (CHPH) faz1 g6zlemlenmistir (Sekil 4.29).
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Sekil 4.28 (2)1000°C’de sinterlenen (b) 1300°C’de sinterlenen ag. %5 ve 10 MgO
ilaveli SHA- MgO kompozitlerin X-1gin1 kirinim grafikleri.
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Sekil 4.29 (2)1000°C’de sinterlenen (b) 1300°C’de sinterlenen ag. %5 ve 10
MgO ilaveli CSHA- MgO kompozitlerin X-1g1mn1 kirinim grafikleri.

Farkli sicakliklarda sinterlenen MgO iceren SHA ve CSHA kompozitlerin
mikroyapilar1  Sekil 4.30 ve 4.31°de goriilmektedir. 1300°C’de sinterlenen

mikroyapilar daha iyi yogunlasma gdstermistir.
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Sekil.4.30 Farkli sicakliklarda sinterlenen SHA-MgO (ag. %5 ve 10) kompozitlerin
mikroyapilar1 (a) SHA-ag. %5 MgO (1000 °C) (b) SHA-ag. %5 MgO
(1300°C) (c) SHA-ag. %10 MgO (1000 °C) (d) SHA-ag. %10 MgO
(1300°C).

MgO iceren SHA ve CSHA kompozitlerin XRD diyagramlari karsilastirildiginda her
iki kompozit ile 1000 ve 1300°C’de hidroksiapatit (HA), periklas (P) ve kalsiyum
magnezyum fosfat (CMP) fazlarinin bulundugu belirlenmistir. 1300°C’de sinterlenen
CSHA kompozitlerde bu fazlara ilave olarak kalsiyum hidrojen fosfat hidrat (CHPH)
fazinin da olustugu tespit edilmistir. Yapilan EDS analizinden Sekil 4.30’daki
mikroyap1 fotograflarinda agik¢a goriilen koyu renkli fazlarin CMP , acgik renkli

fazlarin P ve matrisin HA oldugu belirlenmistir.
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(b)

(d)

Sekil.4.31 Farkli sicakliklarda sinterlenen CSHA-MgO (ag. %5 ve 10) kompozitlerin
mikroyapilar1 (a) CSHA-ag. %5 MgO (1000 °C) (b) CSHA-ag. %5 MgO
(1300 °C) (c) CSHA-ag. %10 MgO (1000 °C) (d) CSHA-ag. %10 MgO.
Cizelge 4.6 ve 4.7 sirastyla farkli sicakliklarda sinterlenen SHA-MgO ve CSHA-
MgO kompozitlerin ortalama yogunluk, basma mukavemeti ve Vickers mikrosertlik
degerlerini gostermektedir. Sekil 4.32-4.34 ise Cizelge 4.7 ve 4.8’deki sonuglar

SHA ve CSHA kompozitlerin 6zelliklerini karsilastirarak gostermektedir.

Cizelge 4.7: MgO miktar1 ve sinterleme sicakliginin SHA-MgO kompozitlerin
yogunluk, basma mukavemeti ve Vickers mikrosertligi tizerindeki etkisi.

Sicaklik (°C) Yogunluk (g/cm?) Basma Mukavemeti Vickers Mikrosertlik
(MPa) (HV)
ag.%05 ag.%010 ag.%5 | ag.%10 | ag.%>5 ag.2010
1000 2,11+0,012,13+0,02 | 32+5,9 42+6,5 72+5,4 79+4.8
1100 2,17+0,02(2,26+0,03 | 51+4,8 63+4,3 89+6,5 106+4,9
1200 2,57+0,03(2,72+0,03 | 70+6,3 71+5,2 165+8,9 |212+7,6
1300 2,96+0,03(2,99+0,04 | 109+8,2 |116+£8,5 | 263+9,1 |458+123

90




Cizelge 4.8: MgO miktar1 ve sinterleme sicakliginin CSHA-MgO kompozitlerin
yogunluk, basma mukavemeti ve Vickers mikrosertligi tizerindeki

etkisi.
Sicaklik Yogunluk (g/cm®) Basma Mukavemeti Vickers Mikrosertlik
(°C) (MPa) (HV)
ag.%05 ag.%010 ag.%5 | ag.%10 | ag.%5 ag.%010
1000 2,15+0,02 | 2,07+0,05 | 47+5,7 38+4,2 83+4,1 |76+5,8
1100 2,26+0,03 |2,18+0,01 | 71+£3,8 65+6,8 | 156+8,2 |124+2,9
1200 2,77+0,07 |2,73+£0.08 | 78+5,9 7351 |316+£9,9 |282+3,5
1300 2,90+0,06 |2,84+0,06 | 85+6,8 78+8,8 | 370+10,9 | 358+11,0
35 35
3 3
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: ookl g i
g 0.5 05
0 0
1000 1100 1200 1300 1000 1100 1200 1300
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Sekil 4.32 Farkli sicakliklarda sinterlenen (a) ag. %5 MgO (b) ag. %10 MgO igeren
kompozitlerin yogunluk degerlerinin karsilagtirilmalari.
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Sekil 4.33 Farkli sicakliklarda sinterlenen (a) ag. %5 MgO (b) ag. %10 MgO igeren

kompozitlerin sertlik degerlerinin karsilastirilmalari.

Biitiin kompozitlerde, ortalama yogunluk degeri ve mekanik Ozellikler artan

sinterleme sicakligi ile artmistir.
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Sekil 4.34 Farkli sicakliklarda sinterlenen (a) ag. %5 MgO (b) ag. %10 MgO igeren
kompozitlerin basma mukavemeti degerlerinin karsilagtirilmalari.

CSHA-ag. %5 MgO kompozitlerin yogunluk, basma mukavemeti ve Vickers
mikrosertlik degerleri CSHA-ag. %10 MgO kompozitlerden daha yiiksektir ve biitiin
sinterleme sicakliklarinda CSHA-MgO kompozitler ile SHA-MgO kompozitlerden
daha yiiksek sertlik degerleri elde edilmistir. En yiiksek sertlik ve basma mukavemeti
degerleri 1300°C’de sinterlenen SHA-ag. %10 MgO kompozitlerinde elde edilmesine
ragmen, 1000-1200 °C sinterleme sicakliklar1 arasinda en yiiksek sertlik ve basma
mukavemeti degerleri CSHA-ag. %5 MgO kompozitler ile elde edilmistir. Koyun
hidroksiapatite (SHA), MgO ilavesi kompozitlerin mukavemet 6zelliklerini %70’e

kadar arttirmistir.

Sekil 4.25, 4.26 ve 4.27°de SHA-MgO ve CSHA-MgO kompozitlerin sirastyla
yogunluk, sertlik ve basma mukavemeti grafikleri literatiirde Oktar ve ¢alisma ekibi

[68] tarafindan yapilan BHA-MgO kompozitler ile karsilagtirilmistir.
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Sekil 4.35: Farkli sicakliklarda sinterlenen a) ag. %5 MgO b) ag. %10 MgO iceren
SHA ve CSHA kompozitlerin BHA-MgO kompozitler ile yogunluk
degerlerinin karsilagtirilmalart.
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Sekil 4.36: Farkli sicakliklarda sinterlenen a) ag. %5 MgO b) ag. %10 MgO iceren
SHA ve CSHA kompozitlerin BHA-MgO kompozitler ile Vickers
mikrosertlik degerlerinin karsilastirilmalari.
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Sekil 4.37: Farkli sicakliklarda sinterlenen a) ag. %5 MgO b) ag. %10 MgO iceren
SHA ve CSHA kompozitlerin BHA-MgO kompozitler ile basma
mukavemeti degerlerinin karsilastirilmalart.

1000-1200°C arasinda BHA-MgO kompozitler ile MgO igeren SHA ve CSHA
kompozitlere gore daha yiliksek yogunluk elde edilmesine ragmen, daha diisiik
mukavemet degerleri elde edilmistir. BHA-MgO kompozitlerde 1100 ve 1300°C
sinterleme sicakliklarinda 2,84 g/cm3 yogunluk elde edilirken ilging bir sekilde
1100°C sinterleme sicakliginda 36,96 MPa, 1300 °C’de ise 121,85 MPa elde
edilmistir. Tlgili literatiirde hazirlanan BHA-MgO kompozitlerin tane boyutu
hakkinda herhangi bir bilgi bulunmamaktadir [68]. MgO, SHA ve CSHA’ya ilave
edildiginde ise sinterleme sicaklifinin artmasi ile yogunluk, sertlik ve basma
mukavemeti degerleri artmistir. MgO ilavesi %5’ten %10’a ¢iktiginda ise SHA-
MgO kompozitlerde yogunluk, sertlik ve basma mukavemeti degerleri artarken,
CSHA-MgO kompozitlerde artan MgO ilavesi ile bu 6zellikler azalmigtir. Ag. %5
MgO ilaveli kompozitlerde 1300 °C’de sinterlenen BHA-MgO kompozit ile en
yiikksek basma mukavemeti (121,85 MPa) elde edilmistir. MgO ag. %10 oraninda
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ilave edildiginde ise bu kompozitler i¢erisinde 1300 °C’de sinterlenen SHA-MgO ile
en yiiksek basma mukavemeti (116 MPa) ve sertlik (458 HV) elde edilmistir.

1300°C’de sinterlenen CSHA-MgO kompozitler, SHA-MgO kompozitler ile
karsilastirildiginda daha diisiik basma mukavemeti degerinin elde edilmesi
muhtemelen 1300°C’de sinterlenen CSHA-MgO kompozitlerde CHPH fazinin

bulunmasindan kaynaklanmaktadir.

4.1.5 CIG iceren kompozitlerin mikroyapisal, fiziksel ve mekanik sonuglari

CIG igeren kompozitlerin mikroyapisal, fiziksel ve mekanik sonuglar
degerlendirilmistir. Cizelge 4.9 farkli miktarlarda CIG igeren ve ¢esitli sicakliklarda
sinterlenmis SHA-CIG kompozitlerin, Cizelge 4.10 ise CSHA-CIG kompozitlerin
yogunluk, basma mukavemeti ve Vickers mikrosertlik deneysel sonuglarini

gostermektedir.

Sekil 4.38 ve 4.39 1000 ve 1300°C’de sinterlenen ag. %5 ve 10 CIG igeren SHA ve
CSHA kompozitlerin XRD paternini gostermektedir.

Her iki kompozitte vitlokit (W), kalsiyum fosfat (CP), hidroksiapatit (HA), sodyum
kalsiyum aliiminyum fosfat silikat (SCAPS) fazlari icermektedir. 1300°C’de
sinterlenen ag. %5 CIG igeren kompozitler daha belirgin ve keskin SCAPS pikleri
icermektedir. Muhtemelen bu faz mekaniksel 6zelliklerin gelismesini saglamaktadir.
Buna ragmen, ag. %10 CIG iceren kompozitler bu fazlara ilaveten sodyum kalsiyum
silikat (SCS) fazini icermektedir. Olusan bu camsi faz, kompozitin yogunluk ve
mekanik  ozelliklerinin  azalmasin1  saglamaktadir. 1000°C’de  sinterlenen

kompozitlerde ise SCS faz1 gozlemlenmemektedir.
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ilaveli SHA- CIG kompozitlerin X-1gin1 kirinim grafikleri.
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Sekil 4.39 (a)1000°C’de sinterlenen (b) 1300°C’de sinterlenen ag. %5 ve 10 CIG
ilaveli CSHA- CIG kompozitlerin X-1gimn1 kirinim grafikleri.

Sekil 4.40 1000 ve 1300 °C’de sinterlenen SHA-CIG (ag. %5 ve 10) kompozitlerin
mikroyapilarin1  gostermektedir. 1000°C’de sinterlenen kompozitlerin yiiksek
porozite icerigine sahip oldugu, ag. %5 CIG igerigine sahip olan kompozitin ag. %10
CIG igerene gore daha kompakt oldugu SEM goriintiilerinden agikca goriilmektedir.
Ag. %5 CIG igeren ve 1300 °C’de sinterlenen kompozit ile (Sekil 4.40.b) porozitesi
en az, yogun bir mikroyap: elde edilmistir. Ayni sicaklikta ag. %10 CIG igeren
kompozitte ise (Sekil 4.40.d) camlasma ve porozite olusumu meydana gelmektedir.

Bu durumun yapidaki mevcut sodyum kalsiyum silikat (SCS) fazindan kaynaklandig:
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diisiiniilmektedir. Ayn1 faz ag. %5 CIG iceren ve 1300°C’de sinterlenen kompozitin
XRD diyagraminda c¢ok diisiik siddetli ve az miktarda goriildiiglinden mekanik
ozellikler ve yogunluk {iizerinde herhangi bir olumsuz etki yapmadigi

gbzlemlenmistir.

x1.0k 100 um

x1.0k 100 um ‘ ‘ o — x1.0k 100 um
() (d)
Sekil 4.40 Farkli sicakliklarda sinterlenen SHA-CIG (ag. %5 ve 10) kompozitlerin
mikroyapilar1 (a) SHA-ag. %5 CIG (1000 °C) (b) SHA-ag. %5 CIG
(1300 °C) (c) SHA-ag. %10 CIG (1000 °C) (d) SHA-ag. %10 CIG
(1300 °C).

Sekil 4.41°de farkli sicakliklarda sinterlenmis CSHA-CIG kompozitlerin
mikroyapilarin1 gostermektedir. 1000 °C’de sinterlenmis ag. %5 ve 10 CIG igeren
kompozitlerin benzer mikroyapilar gosterdigi agikga goriilmektedir (Sekil 4.41 a,c).
Sekil 4.41.b’de goriilen acik renkli fazlar sodyum kalsiyum aliiminyum fosfat
silikattir (SCAPS). Bu fazlar 1300°C’de sinterlenmis CSHA-ag. %5 CIG
kompozitlerin mekanik oOzelliklerini arttirmigtir.  Sekil 4.41.d’de  1300°C’de
sinterlenen CSHA-ag. %10 CIG kompozitin mikroyapisinda CIG miktarinin ve

sinterleme sicakliginin artmasi ile camsi faz olusumu ve porozitenin arttigi
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goriilmektedir. Bu da mekanik 6zellikleri azaltmaktadir. Buna ragmen, yiiksek CIG

miktarinin diigiik sicakliklarda herhangi bir olumsuz etkisi yoktur (Sekil 4.41.c).

x1.0k 100 um x1.0k 100 um

(b)

x1.0k 100 um

(c) (d)

x1.0k 100 um

Sekil 4.41 Farkli sicakliklarda sinterlenen CSHA-CIG (ag. %5 ve 10) kompozitlerin
mikroyapilar1 (a) CSHA-ag. %5 CIG (1000 °C) (b) CSHA-ag. %5 CIG
(1300 °C) (c) CSHA-ag. %10 CIG (1000 °C) (d) CSHA-ag. %10 CIG
(1300 °C).

Cizelge 4.9 ve 4.10’da SHA-CIG ve CSHA-CIG kompozitlerin Vickers mikrosertlik
degerlerinin artan sinterleme sicakligi ile arttigt goriilmektedir. Buna ragmen,
yogunluk ve basma mukavemeti degerleri 1300°C’de sinterlenen ag.%10 CIG igceren
kompozitler hari¢ artan sinterleme sicakligi ile artmigtir. 1300°C’de sinterlenen ve
ag. %10 CIG iceren kompozitlerin basma mukavemetindeki ani diisiisiin bu

sicaklikta olusan yeni bir faz olan, sodyum kalsiyum silikat (SCS) fazindan
kaynaklandig diisiiniilmektedir.

Cizelge 4.9 ve 4.10’da SHA-CIG ve CSHA-CIG kompozitlerin Vickers mikrosertlik

degerlerinin artan sinterleme sicakligi ile arttigi goriilmektedir. Buna ragmen,
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yogunluk ve basma mukavemeti degerleri 1300°C’de sinterlenen ag. %10 CIG igeren
kompozitler hari¢ artan sinterleme sicakligi ile artmigtir. 1300°C’de sinterlenen ve

ag. %10 CIG igeren kompozitlerin basma mukavemetindeki ani diisiisiin bu

sicaklikta olusan yeni bir faz olan,

kaynaklandig1 diisiiniilmektedir.

sodyum kalsiyum silikat (SCS) fazindan

Cizelge 4.9: Degisik sicakliklarda sinterlenen SHA- CIG kompozitlerin yogunluk,
basma mukavemeti ve Vickers mikrosertlik degerleri.

Sicaklik Yogunluk (g/cm®) Basma Mukavemeti Vickers Mikrosertlik
°C) (MPa) (HV)

ag.%05 ag.%010 ag.%5 | ag.%10 | ag.%5 ag.%010

1000 2,19+0,06( 2,10+0,07 | 54+5,9 47+5,1 112+9,9 82+7,0

1100 2,21+0,04|2,13+0,05 64+6,4 62+6,0 | 130+10,1 |101+9,5

1200 2,48+0,032,30+0,04 68+7,6 66+6,1 268+10,3 | 186+10,6

1300 2,59+0,04]2,01+0,05 76+7,2 22439 | 396+12,8 |325+14,1

Cizelge 4.10: Degisik sicakliklarda sinterlenen CSHA- CIG kompozitlerin yogunluk,
basma mukavemeti ve Vickers mikrosertlik degerleri.

Sicaklik (°C) Yogunluk (g/cm®) Basma Mukavemeti | Vickers Mikrosertlik
(MPa) (HV)
ag.2%5 |ag.2010 ag.2%5 | ag.%10 ag.205 ag.2010
1000 2,42+0,06 | 2,18+0,03 | 60+5,1 | 5349,0 128410,9 [115+9,0
1100 2,65+0,03 | 2,54+0,01 | 72+6,1 | 6648,2 278+13,0 [202+9,5
1200 2,93+0,02 | 2,70+0,06 | 82454 | 754+7,1 358+12,9 [285+12,7
1300 2,99+0,06 | 1,88+0,07 | 95+6,1 |1846,1 382+14,8 [312+16,1
Sekil 4.42-4.44 farkli sicakliklarda sinterlenmis SHA-CIG ve CSHA-CIG

kompozitlerin yogunluk, basma mukavemeti ve Vickers mikrosertliklerinin

karsilastirilmasini gostermektedir.

Mekanik 6zellikler her iki kompozitte de CIG miktarinin artmasi ile azalmistir. En
yiiksek mekanik 6zellikler ve en yiiksek yogunluk 1300°C’de sinterlenen CSHA-ag.
%S5 CIG igeren kompozitler ile elde edilmistir.

Sekil 4.45’de CIG igeren kompozitlerin yogunluklar1 Salman ve ¢aligma ekibi [83]
tarafindan yapilan BHA-CIG kompozitlerin yogunluklari ile karsilagtirilmistir.
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Sekil 4.42 Farkli sicakliklarda sinterlenen (a) ag. %5 CIG (b) ag. %10 CIG igeren
kompozitlerin yogunluk degerlerinin karsilastirilmalari.
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Sekil 4.43 Farkli sicakliklarda sinterlenen (a) ag. %5 CIG (b) ag. %10 CIG igeren
kompozitlerin sertlik degerlerinin karsilagtirilmalari.
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Sekil 4.44 Farkl sicakliklarda sinterlenen (a) ag. %5 CIG (b) ag. %10 CIG igeren
kompozitlerin basma mukavemeti degerlerinin karsilastirilmalart.
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Sekil 4.45: Farkli sicakliklarda sinterlenen (a) ag. %5 CIG (b) ag. %10 CIG igeren
SHA ve CSHA kompozitlerin BHA-CIG kompozitler ile yogunluk
degerlerinin karsilastirilmalari.

Yogunluk grafikleri incelendiginde SHA ve CSHA kompozitler 1300°C’de
sinterlenen CSHA-ag. %10 CIG igeren kompozitler hari¢ sinterleme sicakliginin

artmasiyla artmistir. CIG miktarinin ag. %5’ten %10’a artmasiyla ise azalmstir.

% olarak

BHA-CIG iceren kompozitlerde en diisik yogunluk degeri 1,77 g/cm
1300°C’de sinterlenen BHA-ag. %10 CIG kompozitler ile elde edilmistir. Tim
kompozitlerde 1300°C’de sinterlenen ag. %10 CIG igeren numunelerle ani yogunluk
diistisleri ve en diisiik yogunluklar elde edilmistir. En yiiksek yogunluk degeri
1300°C’de sinterlenen CSHA-ag. %10 CIG igeren numunelerle 2,99 g/cm® olarak

elde edilmistir.

Sekil 4.46’da CIG iceren kompozitlerin basma mukavemetleri BHA-CIG

kompozitlerin mukavemetleri ile karsilagtirilmistir.

Basma mukavemeti grafikleri incelendiginde SHA ve CSHA kompozitler yogunluk
degerleriyle orantili olarak 1300°C’de sinterlenen CSHA-ag. %10 CIG igeren
kompozitler hari¢ sinterleme sicakligmmin artmasiyla artmigtir. CIG miktarinin
artmasiyla ise azalmistir. BHA-CIG kompozitlerde ise CIG miktarinin artmasi ile
1300°C’de  sinterlenen  numuneler hari¢ mukavemet degerleri artmistir. Bu
calismada en yiiksek basma mukavemeti ag. %5 CIG igeren 1300°C’de sinterlenmis
kompozitte 95 MPa olarak elde edilmesine karsin, BHA-CIG kompozitlerde en
yiiksek basma mukavemeti 1200°C’de sinterlenen %10 CIG igeren kompozitler ile
~133 MPa olarak elde edilmistir.
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Sekil 4.46: Farkli sicakliklarda sinterlenen (a) ag. %5 CIG (b) ag. %10 CIG i¢eren
SHA ve CSHA kompozitlerin BHA-CIG kompozitler ile basma
mukavemeti degerlerinin karsilastirilma grafikleri.

Salman ve calisma ekibi [83] tarafindan hazirlanan kompozitlerin tane boyutlar1 ile
ilgili herhangi bir bilgi verilmemistir. Fiziksel ve mekanik 6zelliklerde goriilen bu
farkliliklarin Proses sartlar1, hazirlanan kompozitlerin tane boyutlari, kullanilan cam

tiirli ve kompozisyonun farkli olmasindan dolayr meydana geldigi diisiiniilmektedir.

4.1.6 Kompozitlerin fiziksel ve mekanik sonu¢larimin karsilastirilmasi

Burada, MgO, Nb,Os ve CIG katkili kompozitlerde elde edilen en yiiksek yogunluk
ve mekanik sonuglar segilerek bir karsilastirma yapilmis ve en iyi 6zellikleri gosteren
kompozit belirlenmistir.

Genelde incelenen kompozitlerin hepsinde en iyi 6zellikler 1300°C’de sinterleme ile
elde edilmistir. Bu nedenle, Sekil 4.41°de SHA ve katkili (MgO, Nb,Os ve CIG)
SHA kompozitlerin incelenen 6zellikleri karsilagtirilmistir.

Sekil 4.47 incelendiginde SHA-ag. % 10 MgO iceren kompozitin en 1yi 6zelliklere
(yogunluk (2,99 g/cm®), basma mukavemeti (116 MPa) ve Vickers mikrosertlik (458
HV) sahip oldugu goriilmektedir. SHA’ya agirlikga %5 CIG katkist yogunluk ve
basma mukavemeti degerlerini diger kompozitlere gore daha az arttirmistir. Buna
ragmen, MgO katkili kompozitten daha diisiik, Nb,Os katkili kompozitten daha
yiiksek sertlik degeri (396 HV) elde edilmistir. En diisiik yogunluk ve basma
mukavemeti Ozellikleri %5 CIG katkili SHA kompozitte elde edilirken en diisiik
sertlik degeri %10 Nb,Os katkili SHA kompozitinde elde edilmistir.
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Sekil 4.47: 1300 °C’de sinterlenmis SHA ve SHA kompozitlerin (a) yogunluk (b)
basma mukavemeti (c) Vickers mikrosertlik karsilastiriimalari.

Sekil 4.48’de CSHA ve bu ¢alismada en i1yl mekanik sonuglarin elde edildigi
1300°C’°de sinterlenen CSHA kompozitler karsilastirilmistir. En 1yi yogunluk ve
basma mukavemeti degerleri ag. %5 CIG katkili CSHA kompozitler ile elde
edilmistir (2,99 g/cm3, 95 MPa). En iyi sertlik degeri ise 390 HV olarak ag. %10
Nb,Os iceren CSHA kompozitler ile elde edilmistir. CSHA-ag. %5 CIG igeren
kompozitler ile 382 HV elde edilmistir. CSHA kompozitler igerisinde ag. %5 CIG
ilaveli kompozit mekanik Ozellikler yoniinden ideal bir malzeme olarak
goriilmektedir. Sonug olarak, CIG katkili kompozitlerde CSHA’ya ag.%5 CIG ilave
edilmesi, MgO katkili kompozitlerde SHA’ya ag. %10 MgO ilavesi en iyi mekanik

sonuclar1 vermektedir.
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Sekil 4.48: 1300 °C’de sinterlenen CSHA ve CSHA kompozitlerin (a) yogunluk (b)
basma mukavemeti (c) Vickers mikrosertlik karsilastirilmalari.

Hem SHA hem de CSHA’ya ag. %10 oraninda Nb,Os ilavesi ile hemen hemen ayni
basma mukavemeti degerleri elde edilmistir. Fakat CSHA-ag. %10 Nb,Os kompozit
ile daha yogun yapilar elde edilmistir. Tiim kompozitler igerisinde ag. %10 MgO
ilaveli SHA kompozit ile en iyi mekanik sonuglar elde edilmistir. CSHA-ag. %5 CIG
kompozit ise CSHA kompozitlerin i¢inde en iyi sonuclarin elde edildigi malzeme
olmustur. Sekil 4.49°da SHA-ag. %10 MgO ve CSHA-ag. %5 CIG kompozitlerin
1300°C’°de yogunluk, basma mukavemeti ve sertlik degerleri karsilagtirilmistir. Her
iki kompozitin de yogunluk degerinin ayni olmasina ragmen, SHA-ag. %10 MgO
kompozit ile CSHA-ag. %5 CIG kompozite gore =~ %20 daha yiiksek sertlik ve =
%22 daha yiiksek basma mukavemeti degeri elde edilmistir. Bolim 4.2°de Sekil 4.47
ve 4.48’de yer alan kompozitlerin biyoaktivite test sonuglar1 yer almaktadir. SHA-ag.
%10 MgO kompozitin biyoaktivitesi de iyi ¢iktigi takdirde ortopedik amach
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kullanimlar i¢in ideal bir malzeme olarak Onerilecek ve doku kiltirii testleri

yapilacaktir.
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Sekil 4.49: 1300 °C’de sinterlenen SHA-ag.%10 MgO ve CSHA-ag. %5 CIG
kompozitlerin (a) yogunluk (b) basma mukavemeti (c) Vickers
mikrosertlik karsilastirilmalari.

4.2 In Vitro Biyoaktivite Testi Sonuclar

Bu boéliimde SHA, CSHA ve bunlarla hazirlanan kompozitlerden en iyi mekanik
sonuclarin elde edildigi numuneler ile yapilan in vitro biyoaktivite testlerinin
sonuglar1 verilmis ve mekaniksel 6zelliklerin iyi olmasinin yaninda biyoaktivitesi

yiiksek olan kompozitler belirlenmistir.

Herhangi bir katki maddesi icermeyen SHA ve CSHA numuneler ve bunlara ait

kompozitlerden en iyi mekanik sonucglarin elde edildigi numuneler ile in vitro
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biyoaktivite testi oncesindeki SEM goriintiileri, 1 hafta, 2 hafta, 3 hafta ve 4 hafta
stire ile simiile edilmis viicut sivisi (SBF) igerisinde bekletilen numunelerin SEM
goriintiileri, ve ince film FTIR sonuglar1 yorumlanip kompozitlerin biyoaktivite

durumlar belirlenmistir.

4.2.1 TF-FTIR sonug¢lar1

SBF in vitro biyoaktivite testleri esnasinda numune yiizeylerinde olusan tabakanin
tanimlanmasi amaciyla SBF testinin yapildigi kapta biriken ¢okeltinin ince film
FTIR (TF-FTIR) analizleri yapilmistir. Sekil 4.50°de kompozitin yiizeyinde olusan

tabakaya ait TF-FTIR sonucu verilmistir.

Ahsorbans (au)

L B e e L B e e e o e T B s e e e e e L e m e s o e N
4000 3500 3000 2500 2000 1500 1000 500
Dalga Sayisi (crm ™)

Sekil 4.50: Biyoaktivite deneyleri sirasinda olusan apatit kaplamaya ait TF-FTIR
spektrumu.

O-H gerinim moduna ait bir bant 3354 cm™ ve titresim moduna ait bir pik 1657 cm™
degerlerinde elde edilmistir. Sirasiyla 1041, 598 ve 557 cm™ bantlan da
P03~ /HPO; ™ gruplarinin varligim gostermektedir. Karbonat gruplar sirasiyla 1415,
1452 ve 872 cm™ bantlarinda bulunmaktadr. Boylece, SBF icinde mineralleserek
meydana gelen katinin karbonatli kalsiyum fosfat (hidroksikarbonaapatit) yani
“kemige benzer” apatit oldugu anlasilmistir. Sekil 4.50°de elde edilen spektrumun

literatiirdeki Kokubo SBF [90] kullanilanlarla uyumlu oldugu gériilmektedir.
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4.2.2 Koyun hidroksiapatit (SHA) ve sentetik hidroksiapatit (CSHA) in vitro
biyoaktivite test sonuclar:

SHA ve CSHA numunelerden en iyi yogunluk kazanimlar1 ve mekaniksel 6zellikler
1300°C’de sinterlenen numuneler ile elde edilmistir (bkz. 4.1.1). Sekil 4.51 SHA
numunelerin bu sicaklikta simiile edilmis viicut sivisina (SBF) daldirilmadan 6nceki

farkli biyiitmelerdeki mikroyapi fotograflarini géstermektedir.

x1.0k 100 um

(@) (b)
Sekil 4.51 1300 °C’ de sinterlenen SHA numunelerin simiile edilmis viicut sivisina
(SBF) daldirilmadan 6nceki farkli biiylitmelerdeki SEM goriintiileri ()
1000X (b) 3000X.
Mikroyapilar incelendiginde SBF’ye daldirilmadan 6nce kompakt yap1 ve tanelerin
yapist net olarak goriilmektedir (Sekil 4.51). 1300 °C’ de sinterlenen SHA
numunelerin yiizeyinde biriken apatit morfolojisinin tizerinde SBF’de bekletme
stiresinin etkisini gorebilmek amaciyla, yiizeyler taramali elektron mikroskobuyla
(SEM) incelenmistir.1 hafta, 2 hafta ve 3 hafta SBF icerisinde bekletilen
numunelerin farkli biiyiitmelerdeki SEM goriintiileri ise Sekil 4.52’de goriilmektedir.

107



\

S N P N B
x1.0k 100 um

x3.0k 30um

x1.0k 100 um x3.0k  30um

(€) ()

Sekil 4.52: 1300 °C’ de sinterlenen SHA numunelerin SBF i¢inde apatit olusumunu
gosteren SEM goriintiileri. Bekleme siiresi ve biiylitmeler: (a) 1 hafta
(1000X) (b) 1 hafta (3000X) (c) 2 hafta (1000X) (d) 2 hafta (3000X) (e)

3 hafta (1000X) (f) 3 hafta (3000X).

Bu numuneler iizerinde ilk haftalardan baslamak iizere apatit tabakasinin olustugu
ancak yavas kurutulmalarina ragmen her hafta i¢in kurutma catlaklarinin olustugu
goriilmektedir. Sekil 4.52.e ve Sekil 4.52.f°de goriildiigii gibi 3 hafta sonunda apatit
Obeklerinin yaninda neredeyse tiim yiizeyi diizgiin bir sekilde kaplamis apatit astar

tabakasinin oldugu gozlenmektedir. SBF’de tutma siiresi arttikga mineral kristal

bliylime hizi artmistir. Kiiresel apatit kristalleri olugsmustur. Sekil 4.53°de 1300 °C’
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de sinterlenen CSHA numunelerin SBF’ye daldirilmadan o6nceki farkli
biiylitmelerdeki SEM fotograflarin1 gdstermektedir. SEM goriintiilerinden CSHA
yapinin porozite igeriginin az, yogunlagsmanin c¢ok oldugu goriilmektedir. Sekil
4.51.b’de goriilen SHA mikroyapisina kiyasla daha biiyiik tane yapisi da net olarak

goriilmektedir.

x1.0k 100 um

(@) (b)

x3.0k  30um

Sekil 4.53: 1300 °C’ de sinterlenen CSHA numunelerin simiile edilmis viicut sivisina
(SBF) daldirilmadan 6nceki farkl biiylitmelerdeki SEM goriintiileri (a)
1000X (b) 3000X.

Sekil 4.54’de 1300 °C’ de sinterlenen CSHA numunelerin farkli bekleme siireleri ve
biiylitmelerde SBF iginde apatit olusumunu gosteren SEM goriintiileri goriilmektedir.
Sekil 4.54’ten SBF icinde bekletme siiresi arttikga daha fazla apatit 6begi olusumu
acikca goriilmektedir. Sekil 4.52 ile 4.54 karsilastirildiginda SHA’da daha yogun
apatit olusumu gozlemlenmistir. SBF’de 1 hafta bekletilme sonunda belirli
bolgelerde apatit ¢ekirdeklenmesi goriilmesine karsin, CSHA’da ayn1 siire sonunda
apatit olusumunun biitiin ylizeyi kaplamis oldugu gdzlemlenmistir. Bu
karsilastirmadan CSHA’da daha hizli apatit c¢ekirdeklenmesi ve mineral kristal

bliylime hiz1 oldugu sonucuna varilmaistir.
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x3.0k 30 um

x3.0k  30um

x1.0k 100 um

(€) (f)

Sekil 4.54: 1300 °C’ de sinterlenen CSHA numunelerin SBF i¢inde apatit olusumunu
gosteren SEM goriintiileri. Bekleme siiresi ve biiyiitmeler: (a) 1 hafta
(1000X) (b) 1 hafta (3000X) (c) 2 hafta (1000X) (d) 2 hafta (3000X) (e)

3 hafta (1000X) (f) 3 hafta (3000X).
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4.2.3 Nb,Os igeren kompozitlerin in vitro biyoaktivite test sonuglar:

Sekil 4.55’de NDb,Os igeren 1300 °C’ de sinterlenen kompozitlerin 1000X
biiylitmedeki SEM goriintiileri  goriilmektedir. SHA-ag. %10 NbyOs iceren
numuneler incelendiginde 1 haftada numunenin her tarafinda apatit olusumu
goriilmemekte ve dokiilmeler meydana gelmektedir. Uniform bir mineral tabaka
olusumu gozlenmemektedir. 2. ve 3. hafta sonunda apatit yogunlugu artmaktadir.
CSHA-ag. %10 Nb,Os igeren numunelerde de ilk hafta sonunda meydana gelen
apatit kaplama dokiilmesinin (Sekil 4.55.f) SHA matrisli kompozite (Sekil 4.55.b)
kiyasla daha az oldugu gorilmektedir. 2. haftadan itibaren apatit yogunlugu
artmistir. SBF i¢inde homojen apaptit ¢ekirdeklenmesi igin gerekli enerji bariyeri ¢ok
yiiksek oldugundan [60] bunu asabilmek i¢in gerekli olan enerjinin yiiksek olmasi

sebebi ile ¢ekirdeklenme baskin olarak heterojen sekilde olmaktadir.

3 HAFTA

SHA |

CSHA

Sekil 4.55: Nb,Os igeren 1300 °C’ de sinterlenen kompozitlerin 1000X
biiyiitmedeki SEM goriintiileri, SHA-ag. %10 Nb,Os (a) SBF
igerisine daldirilmadan 6nce (b) SBF igerisinde 1 hafta bekletildikten sonra (¢) SBF
icerisinde 2 hafta bekletildikten sonra (d) SBF igerisinde 3
hafta bekletildikten sonra , CSHA-ag. %10 Nb,Os (e) SBF igerisine
daldirilmadan 6nce (f) SBF igerisinde 1 hafta bekletildikten sonra (g) SBF igerisinde
2 hafta bekletildikten sonra (h) SBF igerisinde 3 hafta
bekletildikten sonra.

4.2.4 MgO iceren kompozitlerin in vitro biyoaktivite test sonuglari
MgO igeren 1300 °C’ de sinterlenen kompozitlerin SBF’ye daldirilmadan 6nce ve

sonraki SEM gorintiileri Sekil 4.56’da  verilmistir. Apatit olusumu SHA matrisli
kompozitlerde ilk haftadan itibaren baslamistir. Ozellikle 4. hafta sonunda hizh
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olarak biiylimiis tizim salkimina benzer apatit dbeklerinin yaninda neredeyse tiim
yiizeyi kaplamis apatit astar tabakasinin da oldugu gézlemlenmektedir (Sekil 4.56.e).
CSHA matrisli kompozitte ise ilk haftada ¢ekirdeklenme (Sekil 4.56.g) SHA matrisli
kompozite (Sekil 4.56.b) gore daha az olmustur. CSHA matrisli kompozitte apatit
olusumu 2. ve 3. hafta sonunda artmistir (Sekil 4.56.h,i). 4. hafta sonunda meydana
gelen apatit kristalleri ve apatit 6bekleri SHA matrislideki (Sekil 4.56.e) kadar yogun
degildir. 4 hafta sonunda SHA matrisli numunede ~65 um kalinliginda apatit
tabakasi olusmustur. Kiiresel apatit kristalleri olusmustur. Apatit olusumu SBF’de

tutma stiresi arttikca artmistir. Bu da biyoaktivitesinin de arttigini1 gostermektedir.

ALTLIK
SR
@ e 4""‘?-{"“

3 HAFTA
s 1

SHA |
o

CSHA

Sekil 4.56: MgO igeren 1300 °C’ de sinterlenen kompozitlerin 1000X biiylitmedeki
SEM goriintiileri, SHA-ag. %10 MgO (a) SBF igerisine daldirilmadan
once (b) SBF icerisinde 1 hafta bekletildikten sonra
(c) SBF igerisinde 2 hafta bekletildikten sonra (d) SBF igerisinde 3 hafta
bekletildikten sonra, CSHA-ag. %5 MgO ( e) SBF igerisine daldirilmadan once (f)
SBF igerisinde 1 hafta bekletildikten sonra (g) SBF igerisinde 2 hafta bekletildikten
sonra (h) SBF igerisinde 3 hafta bekletildikten sonra(i) SBF
igerisinde 4 hafta bekletildikten sonra.

4.2.5 CIG igeren kompozitlerin in vitro biyoaktivite test sonuglari

Sekil 4.57 CIG iceren SHA ve CSHA matrisli kompozitlerin SBF’ye daldiriimadan
onceki ve sonraki mikroyap1 fotograflarini gdstermektedir.Fotograflar incelendiginde
CIG kompozitlerin tiim kompozitler igerisinde bir haftada apatit olusumunun en hizli
oldugu numuneler oldugu gozlemlenmektedir. SHA ve CSHA matrisli CIG
kompozitlerinde SBF in vitro biyoaktivite test sonuglar1 karsilastirildiginda, CSHA
matrisli kompozitte daha yogun apatit olusumu ve dbeklenmesi gozlenmistir. CSHA
numuneler i¢inde en yiiksek mekanik degerlerin elde edildigi CSHA-ag. %5CIG
kompozitlerin ayn1 zamanda biyoaktivite oOzelligine de sahip oldugu ortaya

konmustur.
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ALTLIK 4 HAFTA

SHA

CSHA

Sekil 4.57: CIG igeren 1300 °C’ de sinterlenen kompozitlerin 1000X
biiyiitmedeki SEM goriintiileri SHA-ag. %5 CIG,(a) SBF igerisine
daldirilmadan 6nce (b) SBF igerisinde 1 hafta bekletildikten sonra (c)SBF igerisinde
2 hafta bekletildikten sonra (d) SBF igerisinde 3 hafta bekletildikten sonra , CSHA-
ag. %5 CIG (e) SBF igerisine daldirilmadan 6nce (f) SBF igerisinde 1 hafta
bekletildikten sonra (g) SBF igerisinde 2 hafta bekletildikten sonra (h)SBF igerisinde
3 hafta bekletildikten sonra (i) SBF igerisinde 4 hafta bekletildikten sonra.

4.2.6 Kompozitlerin in vitro biyoaktivite test sonug¢larinin karsilastirilmasi

Her bir kompozitte artan bekletme siiresiyle artan apatit olusumu gozlemlenmistir.
Olusan apatit tabakasinin yogunlugu karsilastirildiginda en iyi in vitro biyoaktivite
sonuglarinin SHA-ag. %10 MgO kompozit ile elde edildigi sonucuna varilmistir.

Diger biyomalzemelerde de gézlemlenen apatit kristal olusumlar1 gézlemlenmistir.

Tiim kompozitler i¢cinde en iyi biyoaktivite sonug¢larinin elde edildigi SHA-ag. %10
MgO igeren kompozitin 4 hafta SBF ig¢inde bekletildikten sonra farklh
biiylitmelerdeki mikroyap1 fotograflar1 Sekil 4.58’de goriilmektedir. Hizl bir sekilde
bliylimiis liziim salkimina benzer apatit dbeklerinin yaninda diizgiin bir sekilde
kaplanmis apatit astar tabakasinin oldugu gozlenmektedir. Bu kompozitte apatit

birikimi diger kompozitlere gore daha fazladir.
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x3.0k  30um

x10k X6.0k 10um

(¢) (d)

Sekil 4.58: En iyi biyoaktivite sonuglarinin elde edildigi SHA-ag. %10 MgO
kompozitin 4 hafta SBF igerisinde bekletildikten sonra (a) 1000X
(b)3000X (c) 6000X (d) 10000X biiyiitmedeki SEM goriintiileri.

10um

Sekil 4.59 CSHA kompozitler i¢inde en iyi biyoaktivite sonug¢larinin elde edildigi
CSHA-ag. %5 CIG igeren kompozitin 3 hafta SBF i¢inde bekletildikten sonra farkli
biiylitmelerdeki mikroyap:1 fotograflarini gostermektedir. Diizgiin bir sekilde
kaplanmis apatit astar tabakasi gozlenmektedir. Apatit birikimi SHA-ag. %10 MgO
iceren kompozite gore daha azdir. Sekil 4.59.c ve d’de poroz bir apatit tabakasi

olustugu goriilmektedir.
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10 um x3.0k  30um

X6.0k

(©) (d)

Sekil 4.59: En 1yi biyoaktivite sonuglarinin elde edildigi CSHA-ag. %5 CIG
kompozitin 3 hafta SBF igerisinde bekletildikten sonra (a) 1000X
(b) 2000X (c) 3000X (d) 6000X biiylitmedeki SEM goriintiileri.
(e) EDS ile elde edilmis kimyasal kompozisyon analizi.
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5. SONUCLAR VE ONERILER

Bu calismada koyun hidroksiapatit ve sentetik hidroksiapatit esaslt ag. %5 ve %10
oranlarinda CIG, Nb,Os ve MgO iceren kompozitler iiretilmistir. Uretilen bu
kompozitlerin fiziksel, mekanik, mikroyapisal ve biyoaktivite 0&zellikleri

incelenmistir. Bu ¢alismadan elde edilen sonuglar asagida 6zetlenmistir:

Kullanilan koyun hidroksiapatit (SHA) ve sentetik hidroksiapatitin (CSHA) ortalama
tane boyutlart sirastyla 10 ve 6.5 um olarak belirlenmistir. Bu HA’lar ile hazirlanan

kompozitlerin ortalama tane boyutlart 3.5-12.3 um arasinda degismektedir.

SHA ve CSHA’ nm yogunluk, basma mukavemeti ve sertlik degerleri
karsilastirildiginda, her iki HA i¢in artan sinterleme sicakligi ile bu ozelliklerin
arttig1 gozlemlenmistir. 1000-1200 °C sicakliklar arasinda CSHA, SHA’ya gore daha
yiiksek fiziksel ve mekanik ozelliklere sahipken, 1300 °C sinterleme sicakliginda

SHA daha yiiksek degerlere sahiptir (2.59 g/cm3, 69 MPave 189 HV).

Nb,Os iceren kompozitlerin fiziksel ve mekanik ozellikleri kiyaslandiginda CSHA
kompozitlerin 6zellikleri genellikle SHA kompozitlere gore daha yiiksektir. SHA ve
CSHA’ya Nb,Os ilavesi kompozitlerin basma mukavemeti degerlerini sirasiyla %28

ve %39 arttirmistir.

SHA ve CSHA’ya MgO ilave edildiginde sinterleme sicaklifinin artmasi ile
yogunluk, sertlik ve basma mukavemeti degerleri artmistir. Artan MgO ilavesi ile
SHA-MgO kompozitlerde yogunluk, sertlik ve basma mukavemeti artarken, CSHA-
MgO kompozitlerde MgO miktar1 ag. %5’ten %10’a arttirildiginda, karigimin

ortalama partikiil boyutunun artmasi nedeniyle bu 6zellikler azalmistir.

CIG katkili SHA ve CSHA kompozitlerde en iyi 6zellikler 1300°C’de ag. %5 katkili

kompozitler ile elde edilmistir. CIG miktarmin %5’ten %10’a artmas1 ile aym
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sicaklikta camsi faz olusumu ve porozitenin arttig1 goriilmiistiir. Bu da yogunluk ve

mekanik 6zelliklerin azalmasina neden olmustur.

Genelde tiim kompozitlerde en iyi 6zellikler 1300°C sinterleme sicakliginda

sinterlenen numuneler ile elde edilmistir.

Yapilan ¢alismada en diisiik yogunluk ve basma mukavemeti 6zellikleri ag. %5 CIG
katkili SHA kompozitte elde edilirken, en disiik sertlik degeri ag. %10 Nb,Os katkili
SHA kompozitte elde edilmistir.

Tiim kompozitler iginde ag. %10 MgO iceren SHA kompozitin en iyi 6zelliklere
(yogunluk 2,99 g/cm®, basma mukavemeti 116 MPa, sertlik 458 HV) sahip oldugu

tespit edilmistir.

CSHA kompozitler kendi i¢inde degerlendirildiginde ise, ag. %5 CIG igeren 1300 °C
sinterleme sicakliginda sinterlenen kompozitin en iyi 6zelliklere sahip oldugu tespit
edilmistir. Bu kompozit tiim kompozitler i¢inde, SHA-ag. %10 MgO igeren

kompozitten sonra ikinci en iyi 6zellikleri gostermistir.

SHA ve CSHA ile seramik katkili kompozitlerin in vitro biyoaktivite test sonuglari
karsilastirildiginda seramik katkisinin apatit olusumuna olumlu etkisi oldugu

saptanmistir.

En iyi fiziksel ve mekanik 6zelliklerin elde edildigi SHA- ag. %10 MgO ve CSHA-
ag. %5 CIG kompozitlerin ayn1 zamanda, SBF soliisyonunda yapilan in vitro testleri

ile biyoaktif olduklar1 da belirlenmistir.

SHA-ag. %10 MgO ve CSHA-%5 CIG kompozitler i¢in doku testleri yapilarak
biyouyumluluk davraniglar1 belirlenebilir. Bu kompozitlerin biyouyumluluk testleri
sonucunda biyomalzeme olarak kullanilabilirligi konusunda kesin karara

varilabilecektir.
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