ISTANBUL TEKNIK UNIiVERSITESI % FEN BiLIMLERI ENSTITUSU

ORGANIK HIDROKSIAPATIT TOZLARININ SINTERLENMESI VE
KARAKTERIZASYONU

YUKSEK LiSANS TEZi

NIiLUFER METIN

Metalurji ve Malzeme Miihendisligi Anabilim Dali

Malzeme Miihendisligi Program

HAZIRAN 2013






ISTANBUL TEKNIK UNIiVERSITESI % FEN BiLIMLERI ENSTITUSU

ORGANIK HIiDROKSIAPATIT TOZLARININ SINTERLENMESI VE
KARAKTERIZASYONU

YUKSEK LiSANS TEZI

NIiLUFER METIN
(506111425)

Metalurji ve Malzeme Miihendisligi Anabilim Dah

Malzeme Miihendisligi Program

Tez Damismant: Prof. Dr. Giiltekin GOLLER

HAZIRAN 2013






ITU, Fen Bilimleri Enstitiisii’niin 506111425 numarali Yiiksek Lisans Ogrencisi
NILUFER METIN, ilgili yonetmeliklerin belirledigi gerekli tiim sartlari yerine
getirdikten sonra hazirladigt “ORGANIK HIDROKSIAPATIT TOZLARININ
SINTERLENMESI VE KARAKTERIZASYONU?” baslikl1 tezini asagida imzalari
olan jiiri 6niinde basar1 ile sunmustur.

Tez Damisman : Prof. Dr. Giiltekin GOLLER ...
Istanbul Teknik Universitesi

Jiiri Uyeleri : Prof.Dr. Filiz Cimar SAHIN ...,
Istanbul Teknik Universitesi

Jiiri Uyeleri : Prof. Dr. Miizeyyen MARSOGLU ~ .....ccccooovevnnne,
Yildiz Teknik Universitesi

Teslim Tarihi : 3 Mayis 2013
Savunma Tarihi: 4 Haziran 2013






ONSOZ

Tez ¢alismalarim i¢in laboratuarini benimle paylasan, destegini hi¢ esirgemeyen ve
hep yol gosterici olan Prof. Dr. Giiltekin Goller’e ve Hiiseyin Sezer’e tesekkiirii borg
biliyorum.

Her zaman yanimda olup beni destekleyen canim anneme, babama ve beni ¢ok seven
ve benim i¢in hep fedarlik yapan Abim Tufan Metin’e ve zor zamanlarimda sikintimi
paylasan arkadaglarim Delilah Buket Alta¢ ve Yahya Tung’a sevgilerimle.

Haziran 2013 Nilifer Metin
Malzeme Mithendisi



Vi



ICINDEKILER

Sayfa

ONSOZ.....coooeeie e v
ICINDEKILER ..ot vii
KISALTMALAR ... oottt sttt steeae s e steenteeneesneeeenneennes IX
CIZELGE LISTEST ...ttt Xi
SEKIL LISTESI .......oooviiiiiicceee ettt Xiii
OZET ..ottt XV
SUMMARY ettt ettt ettt Xvii
1. GIRIS VE AMAC ...ttt en st 1
2. BIYOMALZEMELER ..........ccccccooviiiiiieiieieeee e 3
2.1 Biyomalzemelerin Tanimi ve TarihGesi .......ccccvvveiieiiiiciieiiccsece e 3
2.2 Biyomalzemelerden Beklenen Temel OzelliKIer ...........ccoovvvevevevivevenerererirennnnn, 4
2.2.1 Biyoinert Malzemeler ... 5
2.2.2 BIYOAKLIVITE ....c.veevicie ettt 6
2.2.3 Kemige yakin elastik modiil degeri .........ccoovvviiiiiiiiiiiciiccec e, 7
2.2.4 KOTOZYON dAYANIIMI....cciuviiiiiiiiiesieesiieesiee st et e e e sneesnn e e sneessneesneesnneens 7

3. SERAMIK ESASLI IMPLANT MALZEMELER .........ccccocootvniininieinnnnnnn. 9
3.1 Biyoinert SEramikIEr ..........ccvveiiiiiiiece e 11
3.2 BiyoaKtif SEramikIer ... 13
3.2.1 Biyoaktif camlar ve cam seramikIer ...........ccccovveeiieiiie i 13

3.3 KalSiyum FOSTAIAr ..o 15
3.4 Dogal Malzemeler.........ccoooviiiiiiiiiiic e 15

4. HIDROKSTAPATIT ..o 17
4.1 Biyolojik HidroKSIapatit............ccoiieiiiiriieeiie e 18
4.2 YOoZUN HidroKSIAPAtIT . ...vveeiiiiieiiie ittt 19
4.3 POroz HidroKSIQPALIT. ........eoeeiiieiiiie et 20
5. SINTERLEME ........coiiiiiiiiiiiieineineeseessss st ssse st ssssssesssssesssessasssenes 21
5.1 Katt Hal Sinterlemesi .......couieieiiiiiiieiieeiie et 22

6. DENEYSEL CALISMALAR .........ccoooiiii e 25
6.1 Bovine Hidroksiapatit Uretimi...........cccoeveeuevrieverieeresiceeieseee e 25
6.1.1 Bovine hidroksiapatit tozlarinin hazirlanmasi ve karakterizasyonu ......... 25

6.2 Bovine Hidroksiapatit Numunelerinin Uretimi.............cccooveeverivererierersnnnennnns 28
6.3 Bovine Hidroksiapatit Numunelerinin Karakterizasyonu ............ccccccecvavennenn. 29
6.3.1 Mikroyap1 Karakterizasyonu ...........ccceviriiiieiiiicnieiiseseesese e 29
6.3.2 FAZ ANAHZIETT ..o 29
6.3.3 Mekanik 6zelliklerin karakterizasyonu............ccocevveiiniinieniniciieieenns 30
6.3.3.1 Yogunluk degerlerinin belirlenmesi.........cccoovivieiriieiiieieene e, 30

6.3.3.2 Vickers mikrosertlik degerlerinin belirlenmesi............cccocveviiiennnnnn. 30

6.3.3.3 Basma mukavemeti degerlerinin belirlenmesi..........cccccevvveeiiinennne 30

6.3.4 Yas kimyasal analiz ...........ccooveiiiiiiiiiiiiesece e 30
7.SONUCLARIN DEGERLENDIRILMESI .........ccccooviiiiiiieeeeeeeeeeeeeee, 31
7.1 Mikroyapt KarakteriZaSyonu ..........cccocereriirininienienesesiesiesiesesee e 31



7.2 Mekanik Ozelliklerin Degerlendirilmesi ..........c.cocevevcveiiireveriereresieeeeeeseaees 36

7.2.1 Yogunluk sonuglarinin degerlendirilmesi.........cccoevvveiiiiiiiiiniiiie i, 36
7.2.2 Vickers mikrosertlik sonuglarinin degerlendirilmesi...........cccoovecviniinenne 37
7.2.3 Basma mukavemeti sonuglarinin degerlendirilmesi ..........ccoceevivveiiinennne, 38

7.3 Yas Kimyasal Analiz SONUGIATL.........ccceeiiiiiiiiiiiiie e 39
8. TARTISMAL ..ottt ettt et aee b 41
9. GENEL SONUGLAR.........oiiiiiiiit ittt ettt sne e 43
KAYNAKLAR ...ttt e b e e 45
OZGECMIS ...ttt en s 46

viii


file:///C:/Users/Pc/Desktop/ITU_LISANSUSTU_TezSablonu%20(17)-2-3.docx%23_Toc359678610

KISALTMALAR

BHA
HA
TCP
TTCP
A/W
Al,O3
ZrO,

: Bovine Hidroksiapatit
- Hidroksiapatit

: Trikalsiyum fosfat

- Tetrakalsiyum fosfat

. Apatit-Wollastonite

: Alumina

: Zirkonya






CIZELGE LiSTESI

Cizelge 2.1:
Cizelge 2.2:
Cizelge 3.1:
Cizelge 3.2:
Cizelge 3.3:

Cizelge 3.4:
Cizelge 4.1:
Cizelge 5.1:
Cizelge 5.2:
Cizelge 6.1:

Cizelge 7.1:
Cizelge 7.2:

Cizelge 7.3:
Cizelge 7.4:

Sayfa
Dokularin yabanci maddelere verdikleri tepkiler. ..........c.cccoovviiiiiennnnns 5
Implant doku arayiizeyinde olusan tepkimeyi etkileyen faktérler. ......... 6
Farkl1 form ve fazlarda bulunan seramikler. ...........c.ccoovviiniciiinnnnn 10
Biyoseramik implantlarin doku ile etkilesimi. ...........cccoooveviiiiirinenn. 10
Ticari aliimina ve zirkonya seramiklerin fiziksel ve mekanik
Ozelliklerinin karsilastirtlmast..........ooovcvieie i 12
Seramik ve cam-seramiklerin mekanik 6zellikleri...........cccoceiiiiinnene 14
Biyolojik ve sentetik apatitlerin mekanik ve fiziksel 6zellikleri. .......... 19
Sinterleme asamalari. ........occevveieiieiieee e 21
Sinterleme mekanizmalart. ..........cocooiiiiiiiiii 22
Ogiitme oncesi ve sonrasi hidroksiapatit tozlarmin tane boyutu ve yiizey
alant deGerleri. .....ccoviviiiiiii 26
Sinterlenen numunelerin ortalama yogunluk ve relatif yogunluk
AEGETICTL. ..t 36
Sinterlenen numunelerin ortalama sertlik degerleri. ...........ccoevennnnnn. 37
Sinterlenen numunelerin basma mukavemeti degerleri. ...........cccceeuene 38
Yas kimyasal analiz sonuglart. ..........cccoceeiiiiiiiiiiiii 39

Xi



Xii



SEKIL LISTESI

Sayfa
Sekil 2.1: Biyomalzeme biliminin diger dallarla iligkisi. ........cccoooeriiiiiiiiiiiieen, 3
Sekil 4.1: Hidroksiapatit Kristal Yap1SL........cocveriviiiniiiiieiiseseeeseseee e 17
Sekil 5.1: Kiiresel partikiil i¢in kat1 hal sinterleme asamalari. ............ccoeevvveeiiineennn 23
Sekil 5.2: Kati-hal sirasinda gozeneklerin kapanmast. ...........ccooviieiieninicnincnennns 23
Sekil 6.1: (-180+150um) tozlarinin (a)X100 ve (b)X2500 Taramali Elektron
Mikroskobu gOTUNLUIETL. .....eevvveieiiiieiee e 26
Sekil 6.2: (-180+150um) partikiil boyutuna sahip tozun partikiil boyut analizi. ...... 27
Sekil 6.3: Ogiitme sonras1 hidroksiapatit tozlarinin (a) X5000 ve (b) X10000
Taramal1 Elektron Mikroskobu gorintileri..........ccoooveeieeiiiiniciieeiieiiens 27
Sekil 6.4: 24 saat ogiitiildiikten sonra (180+150) um tozlarinin partikiil boyut
AGUIMLL oo 27
Sekil 6.5: Bovine Hidroksiapatit Tozu Faz Analizi SONUCU. .........cccccevevviiviieiennnne 28
Sekil 6.6: SOFUK 1ZOStAtiK PIES. .....vveiuiveveiececeeieteieeeeceeie ettt 29
Sekil 6.7: JEOL JSM 7000F marka alan emisyonlu taramali1 elektron mikroskobu. 29
Sekil 7.1: Sinterlenen numunelerin SEM goriintiileri (a)1000°C (b)1100°C
(€)1200°C (A)I300°C.....ciieieeieeiieeie e e eeeseesre e e sreesee e e e eesreesseaneens 31
Sekil 7.2: 1000°C ve 1300°C’de sinterlenen numunelerin EDS analizi sonuglarinin
Karslagtirlmast. .. ....ueieiiie i 32
Sekil 7.3: 1000°C’de sinterlenen numunenin XRD sonucU..................coeeuen.... 33
Sekil 7.4: 1100°C’de sinterlenen numunenin XRD SONUCU. .......ccvvveeiiiiireeiiiineeens 33
Sekil 7.5: 1200°C’de sinterlenen numunenin XRD sonucu...................ceeevenee. 34
Sekil 7.6: 1300°C’de sinterlenen numunenin XRD SONUCU. .......cccvvvveviiiieeeiiiineeens 34
Sekil 7.7: Bovine hidroksiapatit tozlarinin sinterleme sicakliginin degisimine gore
olusturdugu fazlarin x 1sinlar1 difraksiyon diyagrami. ...........cccceevvveiinnnnnn 35
Sekil 7.8: Numunelere ait yogunluk degerlerinin sicakliga bagli degisimi............... 36
Sekil 7.9: Sicaklik-miKrosSertlik grafigi. ........cccoceviveiieiiieieie e 37
Sekil 7.10: Sicaklik-basma mukavemeti grafifi.........c.ocevvvriiiiiiiiiiiiicnicee 38

Xiii



Xiv



ORGANIK HIDROKSIAPATIT TOZLARININ SINTERLENMESI VE
KARAKTERIZASYONU

OZET

Cay(PO4)s(OH), kimyasal formiilii ile bilinen hidroksiapatit kemik ve digsin mineral
bilesimine ¢ok benzer olmasi nedeniyle biyolojik olarak en uyumlu malzemelerden
biridir. Bu nedenle viicut igerisinde sert dokularla bag yapabilme, hastalikli veya
hasarli bolgelerde kemik olusumunu hizlandirma ve bagisiklik sisteminin neden
olacagi bir takim ters etkileri Onleyebilmektedir. Bu tiir 6zellikleri nedeniyle
hidroksiapatit, ortopedik uygulamalar, dis implantlar1, kontrollii ila¢ salim sistemleri
gibi bir¢ok alanda kullanilmaktadir.

Bu ¢alismada kullanilan hidroksiapatit tozu, biiylikbas hayvan kemiginin 850°C’de 4
saat siire ile kalsinasyonu sonucu elde edilmistir ve bovine hidroksiapatit(BHA) diye
adlandirilmigtir. Elde edilen tozlar elek analizi sonucu (-180+150um), (-
200+180um), (-250+200um) tane boyutlarinda olmak {izere ayrilmistir. Sinterleme
islemi icin gerekli olan homojen tane boyut dagilimi elde etmek icin tozlar 24 saat
boyunca bilyali degirmende 6glitiilmiistiir.

Ogiitme 6ncesi ve giitme sonras1 elde edilen tozlarin partikiil boyut analizi, yiizey
alant ve morfolojileri sirasiyla Mastersizer-Hydro 2000G, BET Nova 2200e ve
Taramali Elektron Mikroskobu - Enerji Dagilim Spektrometresi(JEOL JSM 7000F)
kullanilarak incelenmistir.

Kalsinasyon sonucu elde edilen tozun saf ve kristalinitesi yiiksek olan JCPDS 09-432
numarali hidroksiapatit ile uyustugu ise x-iginlart difraktometresi(Rigaku, Miniflex)
yardimiyla anlagilmistir.

Ogiitme sonrasi optimum tane boyutu ve dagilimi elde edilen tozlar soguk izostatik
pres kullanilarak, ISO BS 13779 standardina gore capi 8mm, boyu 12 mm olacak
sekilde silindirik formda 380 MPA basing ile sckillendirilmis ve
1000°C,1100°C,1200°C ve 1300°C sicaklik degerlerinde 4°C/dk hiz ile 4 saat siire
boyunca sinterlenmistir.

Numunelerin mikroyap1 analizleri JEOL JSM 7000F marka alan emisyonlu taramali
elektron mikroskobu ile gerceklestirilmistir. Sinterleme sicakliginin etkisi ile yapida
olusan fazlarin elementel analizi ise Enerji dagilim spektrometresi(EDS) ile
gerceklestirilmistir. X-Isim1 Difraktometresi(Rigaku, Miniflex) ile 26:20-80°arasinda
2°/dk tarama hizinda Cu-Ka radyasyonu yardimiyla dort farkli sinterleme
sicakliginda iiretilen numunelerin faz analizleri gergeklestirilmistir.

Sicaklik artisi ile beraber her numunede ana faz olarak JCPDS numarasi 09-432 olan
hidroksiapatit fazt ve JCPDS numaralari sirasiyla 47-0262, 50-1758 olan
Na3Mg0.95Ca0.05H(PO4)2.0.2H20 ve Na2Ca(HPO4)2 fazlarina rastlanirken
1300°C’de B-TCP fazinin da olustugu belirlenmistir. Mikroyap1 karakterizasyonunda
olusumu gozlenen acik ve koyu gri renkli bolgeler, yapida olusan bu sodyumca
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zengin fazlara dayandirilmaktadir. Sicakliginin artist ile beraber ana faz olan
hidroksiapatit faz1 zamanla termal dekompozisyona ugrasmaistir.

Sinterlenen numunelerin mekanik 6zelliklerinin karakterizasyonu i¢in ise yogunluk,
vickers mikrosertlik ve basma mukavemeti degerleri incelenmistir. Yogunluk
degerleri Arsimet prensibine gore belirlenip relatif yogunluk degerleri ise
hidroksiapatitin teorik yogunlugu olan 3.17 g/cm3’e oranlanarak hesaplanmistir.
Sicakligin artis1 ile beraber yogunluk artisi goriilmiis en yiiksek relatif yogunluk
degeri olan %95’e 1200°C ve 1300°C’de rastlanmistir. Sicaklik artis1 ile beraber
mikrosertlik degerlerinde artig goriilmiistiir ve 81 HV’den en yiiksek sertlik degeri
494 HV’ye yiikselmistir. En yiliksek basma mukavemeti degerine olan 60 MPa’ya
1200°C’de ulasilmis ve 1300°C’de ciddi bir sekilde diisiis gostererek 32 MPa’ya
kadar diigmiistiir. Bunun nedeni ise sicaklik artisi ile beraber yapida olan sodyumca
zengin fazlarin miktarindaki artisina dayandirilmistir.

Yas kimyasal analiz yontemi hayvan kemiginden elde edilen hidroksiapatitin
icerisinde kalsiyum, sodyum, magnezyum, fosfor gibi elementleri barindigi
gostermistir. Sinterlenen numunelerin molce Ca/P orani ise yas kimyasal analiz
sonuglarina gére hesaplanmustir.
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SINTERING AND CHARACTERIZATION OF BOVINE
HYDROXYAPATITE

SUMMARY

A biomaterial is a material intended to interface with biological systems to evaluate,
treat, augment or replace any tissue, organ or function of the body.

Biomaterials science is an interdisciplinary field which aims the physical and
biological study of materials and their interaction with the biological environment.
Traditionally, the most intense development and investigation have been directed
toward biomaterials synthesis, optimization, characterization, testing, and the biology
of host-material interactions. Recently, researches focus on interaction of materials
with tissues and biocompatibility of materials.

Ceramics used for the repair and reconstruction of diseased or damaged parts of the
musculo-skeletal system, termed as bioceramics. Bioceramics can be single crystals
(sapphire), polycrystalline (alumina or hydroxyapatite (HA)), glass (Bioglass), glass-
ceramics (Ceravital®,or A/W glass-ceramic), or composites (stainless-steel-fiber-
reinforced Bio- glass” or polyethylene-hydroxyapatite). Depending on the type of
their response in the body, bioceramics can be classified as “bioinert”, “bioactive”
and “resorbable”. There are wide variety of applications of bioceramics such as
replacements for hips, knees, teeth, tendons, and ligaments and repair for periodontal
disease, maxillofacial reconstruction, augmentation and stabilization of the jaw bone,
spinal fusion, and bone fillers after tumor surgery.

Bioactive materials are nontoxic and they are able to create and promote bone
formation when placed in a bone tissue. The second type of biomaterials is called as
bioinert. They are biologically inactive and form a fibrous tissue of variable
thickness when they interact with bone tissue. The last type is resorbable
biomaterials and they are designed to degrade over a period of time and being
replaced by the natural host tissue.

The term “apatite” describes a family of compounds which includes the ions OH’, F,
and CI" and they are known as hydroxyapatite, florapatite and chlorapatite,
respectively. The member of this family, Hydroxyapatite, Caio(PO4)s(OH),, is
biocompatible because of the calcium to phosphorus ratio(Ca/P) is 1,67 similar to
bone and teeth. As a result of that, it is most widely used material for biomedical
applications as an implant material.

In the last two decades, hydroxyapatite [HA, Cal0(PO4)6(OH)2] ceramics have
attracted attention since it may be possible to use them as an alternative to
autogenous free bone grafting, because of its excellent osteoconductive and bioactive
properties. This is due to its chemical composition, biological, and crystallographic
similarity with the mineral portion of hard tissues. As a result of that, it is an ideal
candidate for biomedical applications, especially in hard tissue restorations, dental
implants, and controlled drug delivery systems. Apatites are classified as biological
and synthetic apatites. Synthetic apatites have the chemical formula,
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Cay0(PO4)s(OH),, with Ca/P ratio 1,67 and known as Hydroxyapatite. Biological
apatites are obtained from natural sources such as bovine bones, teeth and eggshells.
They  differ  from synthetic apatites  with chemical formula,
(Ca,M)19(PO4,C03,Y)s(OH,F,Cl),, since structure of biological apatite is hospitable
to other ions like Na, K, Mg, etc. Substitution of those ions into the structure changes
physical, biological and mechanical properties of biological apatites. Also, the
substitution of those ions results in the deviation of Ca/P ratio to less than 1,67.

There are several methods to synthesize hydroxapatite such as chemical
precipitation, microemulsion and hydrolysis. However, these methods might be
either complicated or biologically unsafe. Natural hydroxyapatite powders can be
extracted by calcination of some biosources, such as fish teeth, eggshell and bovine
bones. Extraction of hydroxyapatite from natural source is cost effective and
environmentally preferable rather than obtaining hydroxyapatite with chemical
synthesis.

The extracted hydroxyapatite from bovine bone is known as bovine hydroxyapatite,
carbonate hydroxayapatite and calcium deficient hydroxyapatite. It contains minor
elements such as sodium, carbonate and magnesium in the structure.

Sintering is a process of consolidation of compacted ceramic powders at a
temperature of below melting point. Also, it can be defined as a heat treatment
process results in densification of powders and improvement on strength. Driving
force for the sintering is reduction in total free energy of the system and the
mechanisms for mass transport are boundary diffusion, lattice diffusion, viscous flow
and plastic flow. Sintering of the materials takes place in three stages. In the initial
stage, the particles become closer, grain boundaries form, necking starts and open
pores are appeared. In the second stage, shrinkage of the open pores intersect the
grain boundaries and porosities decreases significantly. In the final stage of sintering,
Closed pores starts to form. Pores disappear gradully and leaving a fully or nearly
fully dense ceramics with increase in relative density.

Dense hydroxyapatite can be described as having porosity less than 5% by volume
and it mainly used as dental implant and bone substitute graft material due to its
biocompatibility. Ca/P ratios can reflect the purity and composition of apatite phase.
If the Ca/P ratio is 1.67, only hydroxyapatite will be observed in the x-ray difraction
patterns and if the Ca/P ratio is lower than 1.67, B-TCP, and other phases such as
tetracalcium phosphate, TTCP, CasP,09 or Cas(PO,4).0 will be present with
hydroxyapatite phase in the sintered material, depending on the temperature and
condition of sintering. If the Ca/P ratio is higher than 1.67, CaO will be present with
hydroxyapatite phase.

The aim of this study is sintering of bovine hydroxyapatite at temperatures of
1000°C, 1100°C, 1200°C, 1300°C and characterization of them in terms of
microstructural and mechanical properties.

In this study, hydroxyapatite powder was obtained by calcination of bovine bones at
850°C for 4 hours. Calcination caused the burning of all organic substances and left
the inorganic part of the bone which is known as hydroxyapatite. After the
calcination of bovine bones, hydroxyapatite powders in the particle sizes of (-
180+150um), (-200+180um) and (-250+200pum) were obtained as a result of sieve
analysis. They were ball milled for 24 hours in acetone medium in order to have
homonegous particle size distribution for better sintering process. Then,
characterization of powders were carried out.
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Particles size analysis, surface area measurements and morphology of powders were
carried out with the help of Mastersizer-Hydro 2000G, BET Nova 2200e and Field
Emission Scanning Electron Microscope (JEOL JSM 7000F), respectively.

Following the particle size measurements, X-ray Diffraction (Rigaku, Miniflex)
analysis was executed for phase identification of powders. It has been understood
that bovine hydroxyapatite obtained by calcination matches with the pure and high
crystalline hydroxayapatite (JCPDS 09-432).

The samples were pressed by cold isostatic at 380 MPa with diameter of 8mm and
height of 12 mm according to ISO BS 13779. After that, conventional sintering
method in air atmosphere was applied to the cylindrical pellets at temperatures of
1000°C, 1100°C, 1200°C, and 1300°C with a heating rate of 4°C/min for 4 hours.

Microstructural characterization of sintered hydroxyapatite samples were perfomed
by Field Emission Scaning Electron Microscope(JEOL JSM 7000F) and phase
analyses of samples were executed by X-Ray Diffraction(Rigaku,Miniflex) with
CuKao radiation , in the 20° < 20 < 80° range at a scan speed of 2°/min. The phases
were identified by comparing and matching the patterns with JCPDS standards.

Hydroxyapatite(JCPDS:09-432) and Na-rich phases such as
Na3Mg0.95Ca0.05H(P0O4)2.0.2H20(JCPDS:47-0262), Na2Ca(HPO4)2(JCPDS:50-
1758) were detected at all sintering temperatures. In addition to that, p-TCP
formation has been started at 1300°C. The Bold gray and light gray areas seen at the
back scattered images were attributed to the Na-rich phases. Also, the thermal
decomposition of hydroxyapatite was occured as the sintering temperature increased.

Mechanical properties were determined in terms of density, microhardness and
compression strength. Archimed’s principle was applied to samples in order to
measure density. Relative densities of the samples were calculated by comparing the
theoretical density of hydroxyapatite (3.17 g/cm®) to measured densities. Vickers
hardness measurements were done with the help of microhardness equipment Leica
VH-MOT by applying 1.96 N load with 12 seconds indentation time. The results of
microhardness with standart deviations were the average of 20 indentations for each
sintering temperature. Moreover, compression strength measurements were done by
universal testing machine and the average results were given with standard
deviations.

Sintering temperature plays an important role on densification of products. The
lowest sintering temperature caused the lowest relative density value of 78% and the
relative density of the samples increased to 95% as sintering temperature increased
from 1000°C to 1300°C. Besides that, the relative density of sintered sample at
1200°C was 95% which indicated that densification has been completed between
1200°C and 1300°C. Back scattered electron images also claimed that how the
densification took place as the temperature increased from 1100°C to 1300°C.

Microhardness values increased from 81 HV to 494 HV as the sintering temperature
increased from 1100°C to 1300°C. The increment of hardness value was related to
completion of densification and closing of open pores at highest tempearatures.

Compression strength values of samples increased from 27 MPa to 60 MPa as the
sintering temperature increased from 1100°C to 1200°C. There has been severe
decrease in compression strength to 32 MPa at 1300°C and the decrement in
compression strength was attributed to excess amount of Na-rich phases and B-TCP
formation at this temperature.
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1. GIRIS VE AMAC

Biyomalzemeler canli dokularla veya biyolojik sivilarla araylizeye sahip olan ve
hastalikli dokunun veya zarar gérmiis kisimlarin iyilesme siirecini destekleyen

malzemelerdir.

Hasta veya zarar gormiis dokular1 saglikli olanlariyla degistirmeye doku nakli ya da
doku aktarimi denilmistir. Travma, kemik enfeksiyonlari, konjenital anomaliler, kas
iskelet sistemi tiimor cerrahisi, revizyon artroplasti cerrahisi ve spinal cerrahi gibi
rekonstriiktif islemler sirasinda olusan kemik hatalarini tedavi etmek amaciyla kemik

greftleri ve kemik yerini tutabilecek maddeler artan siklikla kullanilmaktadir.

Kemik grefti olarak otogreftler ve allogreftler kullanilir. Kemik yerine gegebilecek
maddeler arasinda ise seramikler (dogal ve sentetik), demineralize kemik matriksi,

otolog kemik iligi, bitylime faktorleri ve kompozit greftler tercih edilebilir [1].

Bu amagla kullanilan en yaygin malzemeler kalsiyum fosfat seramikleridir. Viicudun
hasarl1 veya hastalikli bolgelerinin onarmmi i¢in yeniden yapilandirma veya yerine
gegme amaciyla Ozel olarak gelistirilen seramikler ise biyoseramikler adini alir.
Biyoseramikler aliimina, hidroksiapatit, biyoaktif cam, biyoaktif cam-seramik veya

biyoaktif kompozitlerdir [2].

Kemik yerine gecen maddeler arasinda olan hidroksiapatit Cajg(PO4)s(OH),
kimyasal formiiliine sahip olup kemik ve disin mineral yapisina ¢ok benzeyen apatit
ailesinin bir {iyesidir. Bu benzerliginden dolayr biyolojik olarak en uyumlu
malzemelerden biridir. Hidroksiapatitin sert dokularla bag yapma kabiliyeti,
hastalikli veya hasarli bolgelerde kemik olusumunu hizlandirmakta ve bagisiklik
sisteminin neden olacagr bir takim ters etkileri Onlemektedir. Bu nedenle
hidroksiapatit, ortopedik uygulamalar, dis implantlar1 ve kontrollii ilag salim

sistemleri gibi bir¢cok alanda kullanilmaktadir.

Hidroksiapatit elde etmek icin ¢esitli yontemler mevcut olup bunlar kimyasal
¢oktlirme, mikroemiilsiyon ve hidrolizdir. Bu yontemlerin uygulamasinin ¢ok karigik

ve biyolojik agidan giivenilir olmamasindan dolayr balik kil¢igi, dis ve kemik gibi



biyolojik kaynaklarin kalsinasyonu ile de elde edilebilir. Bu sayede daha ekonomik

olarak istenilen formda hidroksiapatit elde edilebilir [3].

Bu ¢alismada kullanilan hidroksiapatit biiyiikbas hayvan kemiginin 850°C’de 4 saat
boyunca kalsinasyonu sonucu elde edilmistir ve ¢alismanin amaci organik olan

hidroksiapatitin farkli sicakliklarda sinterlenmesi ve karakterizasyonudur.

Kalsinasyon sonucu elde edilen hidroksiapatit tozlarinin partikiil boyutlar1 elek
analizi ile karakterize edilmis ve (-180+150um), (-200+180um), (-250+200um)
seklinde ayrilmistir. Bu tozlara elek analizinin yaninda partikiil boyut analizi de
yapilmistir. Kalsinasyon sonucu elde edilen tozlara, X-1sinlar1 difraktometresi ile faz

analizi yapilmis ve saf hidroksiapatit (JCPDS 09-432) ile uyustugu goriilmiistiir.

Ug farkl: patikiil boyut araligina sahip olan tozlar farkli boyutlarda zirkonya bilyalar
kullanilarak 24 saat siireyle 6giitiiliip partikiil boyutlar sinterleme islemi i¢in uygun

hale getirilmistir.

Hazirlanan tozlar soguk izostatik pres kullanilarak, 1ISO BS 13779 standardina gore
8x12 mm boyutlarinda 380 MPA basing ile sekillendirilip, 1000°C,1100°C,1200°C

ve 1300°C sicaklik degerlerinde 4°C/dk 1sitma hiz1 ile 4 saat siire ile sinterlenmistir.

Sinterlenen numunelerin mikroyap1 karakterizasyonu i¢in taramali elektron
mikroskobu-enerji dagilim spektrometresi kullanilmis ve numunelerin mikroyapi
goriintiileri ve EDS analizleri elde edilmistir. Sinterleme sirasinda olusan fazlar ise X
isin1  difraktometresi  kullanilarak Cu-Ko radyasyonu ile, 20-80° arasinda

gerceklestirilmistir.

Sinterlenen numunelerin mekanik o6zelliklerinden olan yogunluk, mikrosertlik ve

basma mukavemeti degerleri incelenmistir.



2. BIYOMALZEMELER

2.1 Biyomalzemelerin Tanmim ve Tarihgesi

Biyomalzemeler, insan viicudundaki canli dokularin islevlerini yerine getirmek ya da
desteklemek amaciyla kullanilan dogal ya da sentetik malzemeler olup, siirekli olarak

veya belli araliklarla viicut akigkanlariyla temas eden malzemelerdir.

Avrupa Biyomalzeme Topluluguna gore biyomalzemeler biyolojik sistemler ile
arayiizey olusturarak ya da dokularin, organlarin ve viicut fonksiyonlarinin yerine

gecerek iyilesmesini, bliylimesini ve onarilmasini saglayan malzemelerdir.

Biyomalzeme bilimi ise malzemelerin fiziksel ve biyolojik c¢alismalarini ve onlarin
biyolojik ortamdaki etkilesimlerini inceleyen disiplinlerarasi bir dilim dahdir. Sekil
2.1°’de biyomalzeme biliminin diger dallarla iligkisi gosterilmistir. Cesitli bilim
dallarinin yardimiyla biyomalzeme sentezlenmesi, optimizasyonu, karakterizasyonu,
test metodlar1 ve doku-malzeme etkilesimini incelemektedir. Son zamanlardaki
caligmalarin ¢cogu ise biyomalzeme olarak iiretilen miihendislik malzemelerinin hizl
bir sekilde ve istenilen diizeyde hiicre ve proteinleriyle etkilesimini konu almaktadir

ve bu da “biyouyumluluk™ olarak bilinmektedir [4].

Tip L Biyoloji &n  Kimya &u Malzeme Bilimi &=  Biyomalzeme

Sekil 2.1: Biyomalzeme biliminin diger dallarla iligkisi.

Biyomalzemelerin kullanimi tarihin ¢ok eski zamanlarina kadar uzanmaktadir. Misir
mumyalarinda bulunan yapay goz, burun ve disler bunun en giizel kanitlaridir.
Altimin dis hekimliginde kullanim1 2000 y1l 6ncesine kadar uzanmaktadir. Bronz ve

bakir kemik implantlarinin kullanimi milattan dnceye kadar gitmektedir.

19. ylizyil ortasindan itibaren yabanci malzemelerin viicut igerisinde kullanimina
yonelik ciddi ilerlemeler kaydedilmistir. Ornegin 1880°de fildisi protezler viicuda

yerlestirilmistir. Ilk metal protez, vitalyum alasimindan 1938’de iiretilmistir.



1960’lara kadar kullanilan bu protezler, metal korozyona ugradiginda ciddi tehlikeler
yaratmistir. 1972’de aliimina ve zirkonya isimli iki seramik yapi herhangi bir
biyolojik olumsuzluk yaratmaksizin kullanilmaya baslanmistir, ancak inert yapidaki

bu seramikler dokuya baglanamadiklarindan ¢ok ¢abuk zayiflamislardir [5].

Giiniimiizde ortopedi cerrahisinde her yil artan hasta sayisi ortopedi pazarinin
gelisimini ivmelendirmektedir. Bu durum cerrahi operasyon sayist ve operasyon
sonrasi hizli iyilesme siiresi ile birlikte taleplerin siirekli artmasina neden olmaktadir.
Ortopedik uygulamalardan sonra hasta sikayetlerinde sik¢a karsilagilan problemler
implant {lizerinde stabilite kaybi, enfeksiyon, asinma, periprostetik kirilma, doku

uyusmazligi, aseptik kayiplar baslica sikayetler arasindadir [6].

Hangi islev i¢in kullanilacak olursa olsun bir biyomalzemenin {iretimi, birbirinden

ayrintili basamaklar takip edilerek gerceklestirilmektedir. S6z konusu siirec;
e malzemede kullanilacak hammaddeler ve 6zelliklerinin incelenmesi,

e malzemenin en fonksiyonel sekilde tasarlanmasi ve yerlestirilecegi viicut

dokulartyla uyumlulugunun arastirilmast,
e malzemenin iiretimi i¢in uygun yontemin belirlenmesi ve {liretimin yapilmasi,

e viicut swvilarina ¢ok benzeyen bir iyon bilesimine sahip olan c¢ozeltiler
kullanilarak tirtine gerekli viicut dis1 (in-vitro) karakterizasyon analizlerinin

(stimulated body fluid-SBF/yapay viicut sivisi testi) uygulanmasi,

e ctik kurul karan ile viicut i¢i (in-vivo) testlerin tatbik edilmesi amaciyla
oncelikle bir denek hayvaninda ve alinan sonuglara bagli olarak daha sonra

goniilli hastalar tizerinde malzemenin denenmesi [7]seklinde ilerlemektedir.

2.2 Biyomalzemelerden Beklenen Temel Ozellikler

Biyomalzemeler viicuda yerlestirildiklerinde doku ile tepkimeye girerler. Bunlar
toksik veya toksik olmayan tepkimeler olmak {iizere ikiye ayrilir. Eger verilen
tepkime toksik ise canli dokunun o malzemeyi kabul etmedigini ve ¢evre dokularin
Olimiintin gergeklestigi anlamina gelmektedir. Eger verilen tepki toksik degil ise
biyomalzemeler biyoaktif ya da biyoinert olarak bilinmektedir. Malzeme biyoinert
ise bu durumda implant malzemesi iizerinde farkli kalinlikta fiberimsi doku

olusmaktadir. Biyoaktif olmas1 durumda ise malzeme ile dokunun arasinda giiglii bir



bag olusur. Bir diger olasilik ise malzemenin “resorbable” yani emilen olmasi
durumudur ve malzeme ¢evre dokular tarafindan emilerek onlarin yerine
gecmektedir. Dokularin yabanci malzemelere verdikleri tepkiler Cizelge 2.1°de

Ozetlenmistir.

Cizelge 2.1: Dokularin yabanc1 maddelere verdikleri tepkiler.

Verilen Tepki Doku Yamti

Toksik Cevre Dokular Oliir

Toksik olmayan/Biyolojik olarak aktif | Degisken kalinlikta fiberimsi doku olusturur

olmayan

Toksik olmayan/Biyolojik olarak Aktif | Degisken kalinlikta fiberimsi doku olusumu

Toksik olmayan/Emilebilir Cevreleyen dokunun malzemenin yerini almasi

2.2.1 Biyoinert malzemeler

Biyoinert malzemelerin en biiyiik 6zellikleri doku ile etkilesime girdiklerinde fiziksel
ve mekanik Ozelliklerini korumalarnidir. Bu sayede korozyon ve asinmaya karsi
direng gosterirler. Biyoinertlik durumunda doku ile bitisik yasayan hiicreler herhangi
bir tepkime gostermezler fakat yerel hiicreleri mekanik hasardan korumak amaciyla

implant yiizeyine yakin bdlgelerde koruyucu fiberimsi hiicreler biiyiitiirler.

Implant ve doku arasinda olusan ve yapismayan fiberimsi hiicreler implant1 dokudan
izole ederek koruyucu bir mekanizma olusturur ve zamanla biitiin implant1 kaplar.
Metal ve polimerik implantlar genellikle bu fiberimsi kapsiil arayiizeyini
olustururlar. Arada olusan bu kapsiiliin kalinlik degeri malzemenin biyoinert olma
derecesine baglidir ve biyoinertlik derecesini etkileyen faktdrler Cizelge 2.2°de
verilmistir. Zirkonya ve aliimina gibi malzemelerde olusan bu fiberimsi yapinin

kalinlig1 metalik implantlarda gozlenenlere oranla daha diisiiktiir [8].

Biyonert malzemelere 6rnek olarak aliimina, zirkonya, pirolitik karbonlar, titanyum
ve titanyum dioksit verilebilir. Bu malzemeler yiike maruz kalan uygulamalarin ve

statik uygulamalarin her ikisinde de kullanilmaktadir. Yiik tasiyan uygulamalar i¢in




genellikle kemik levhalarda, kemik vidasi olarak ve femoral basi olarak tercih edilen
biyoinert malzemeler statik uygulamalarda ise havalandirma borusu, sterilizasyon

cihazlar gibi uygulamalarda kullanilmaktadir [9].

Cizelge 2.2: Iimplant doku arayiizeyinde olusan tepkimeyi etkileyen faktorler.

Doku Tarafi Implant Tarafi
Doku Cesidi Implantin Kompozisyonu
Doku Sagligi Implant Icerisindeki Fazlar
Dokunun Yas1 Faz Sinirlar
Dokudaki Kan Akis1 Yiizey Morfolojisi
Doku- Implant Arayiizeyinde Kan Akimi1 Yiizeyde Olusan Porlar
Araytizeydeki Hareket Kimyasal Reaksiyonlar
Doku-implant Uyumu Doku-implant Uyumu
Mekanik Kuvvetler Mekanik Kuvvetler

2.2.2 Biyoaktivite

Biyoaktiflik durumunda implant ve doku arasinda bag olusumu gerceklesir ve olusan
bu bag implant ile doku arasinda gerceklesecek hareketi engeller. Dogal dokularin
lyilesme siirecinde yaptig1 gibi onlari taklit eder ve zamanla degisime ugrarlar. Eger
biyoaktif yiizeydeki degisim ¢ok hizli gerceklesir ise malzeme ¢ok hizli ¢oziiniir ve
doku ile yer degistirir. Bu tiir malzemelere “emilebilen” (resorbable) malzemeler
denir. Emilebilen malzemeler viicut sivisi tarafindan rahat¢ca bozunabilir ve
makrofajlar tarafindan rahatca sindirilebilirler. Coziinen bu malzemeler kimyasal

acidan toksin olmamali ve hiicrelere zarar vermeden kaybolmalidirlar [8].

Biyoaktif malzemelere Ornek olarak biyocamlar, biyoaktif cam-seramikler
(Cerabone), A/W cam-seramik, islenebilir cam-seramikler, yogun hidroksiapatit
(Durapatite,Calcitite), biyoaktif kompozitler (Polietilen-Hidroksiapatit, HAPEX)

verilebilir.




Camlarin, seramiklerin ve cam-seramiklerin farkli ve 6zel kompozisyonlar1 mekanik
olarak giiclii baglar olustururlar. Bazi1 6zel durumlarda biyoaktif camlar kemik

yaninda yumusak doku ile de bag olusturabilir.

Biyoaktivite durumunda yiizey biyolojik olarak aktif ve kemik yapisinin mineral
fazina kimyasal ve yapisal olarak ¢ok benzerlik gosteren Hidroksikarbonapatit
(HCA) olusturur ve bu tabaka doku ile baglanmay: saglar. Biyoaktif malzemelerin
biyoinert olanlardan farki ise yapiskanlik (adherent) 6zelligi sayesinde implant ile
doku arasinda bag olusmasi ve mekanik kuvvetlere dayaniminin daha yiiksek

olmasidir [10].

2.2.3 Kemige yakin elastik modiil degeri

Biyouyumluluk bir malzemenin implant olarak kullanilabilmesinin birinci sartidir.
Ancak bir malzemenin biyomalzeme olmasi ig¢in en 6nemli ikinci sart, kemik ile
benzer mekanik 6zellik gostermesidir. Bu tip malzemelerin enerji emme kapasitesi
de kemige oranla diigiikk olacaktir. Benzer zorluklar diger malzeme 06zelliklerinin

uymamast durumunda da goriilecektir [11].

2.2.4 Korozyon dayanimi

Notr pH, diisiik tuz konsantrasyonu ve viicudun uygun sicakligina ragmen bir¢ok
malzeme viicut igerisinde korozyona ugrar. Biyolojik ortamda diizenli ve gevrimsel
yiiklere maruz kalan implantlar korozyonla beraber asinma ve egilmeye de maruz
kalarak mekanik 6zelliklerde zayiflama gosterirler. Sulu ¢ozeltilerde yani vuciit sivisi
igerisinde metaller elektrokimyasal olarak aktif olup, polimerler ise yumusarlar.
Hiicrelerden gelen giiclii oksitlenme ajanlar1 ve enzimler de implant malzemede
korozyona neden olur. Korozyon iiriinleri ortam pH’in1 degistirir ve baska

reaksiyonlarin ger¢eklemesine de imkan verir.

Polimer malzemelerde hidroliz gercgeklesirse hidrofilik yiizeyler olusur bu da

korozyon {irlinlerinin polimerin igerisine daha ¢ok niifuz etmesine olanak saglar.

Korozyon iirlinleri toksin ve kanserojen olabilirler ve bu yiizden uygunalacak olan
implant malzemelerin biyolojik a¢idan uyumlu olup aymi zamanda korozyona
meydan vermeyecek sekilde secilmesi gerekmektedir Biyomalzeme ylizeyinin
kimyasal yapisi, biyomalzeme-doku ara yiizeyi tabakasinin kimyasal yapisi ve

cevreleyen doku ile etkilesimi 6nemlidir.[11].






3. SERAMIiK ESASLI iMPLANT MALZEMELER

Seramikler inorganik, metalik olmayan ve cesitli kombinasyonlarda iyonik ve
kovalent bag iceren bilesiklerdir. Viicudun hasarli, hastalikli veya asinmis
kisimlarinda  kullamlmak {izere tasarlanan ve iretilen seramiklere ise

“biyoseramikler” denir.

Biyomedikal uygulamalarda kullanilan seramik malzemelerin en biiylik 6zellikleri
biyouyumluluk derecelerinin diger malzemelere oranla daha yiiksek olmasidir. Ayni
zamanda korozyona kars1 direngli, basma mukavemeti yiiksek, diisiik elektriksel ve
1s1l iletkenlige sahip olduklari i¢in metallere alternatif olarak {iretilirler. Poroz yapida

olanlar ise igerisinde kemik biiylimesinin gerceklesmesini saglarlar.

Biyoseramikler biyoinert, biyoaktif ve emilebilir olmak iizere ii¢ ana grupta toplanir
[12].

Viicutta olusan hasarlart gidermek icin c¢esitli form ve fazlarda iretilen
biyoseramikler Cizelge 3.1°de 6zetlenmistir. Bulk formda olan seramikler genellikle
implant malzemesi olarak ve kemikte olusan bosluklar1 doldurmak i¢in kullanilir.
Ayrica kaplama malzemesi olarak metallerin biyouyumluk oranini yiikseltmek ve
ikinci faz olarakta kompozitlerin biyomekanik 6zelliklerinin iyilestirilmesinde tercih
edilir [8].

Biyoseramikler farkli formlarda iiretildikleri gibi farkli fazlarda da iiretililebilirler.
Bunlar; tek kristal (safir), polikristal (aliimina ve hidroksiapatit), cam (Bioglass®™),
cam-seramikler (A/W cam-seramik) ve kompozitler (polietilen-hidroksiapatit)’dir.
Ornek olarak, tek kristal safir yiiksek mukavemet uygulamasi gerektiren dental
uygulamalarda tercih edilmektedir. A/W cam seramikler ise yiiksek mukavemeti ve
kemige iyi baglanma Ozelligi sayesinde omurganin iyilestirilmesi durumunda
kullanilir [8].

Biyoseramiklerin doku ile etkilesimi dokunun implanta verdigi yanita gore
degismektedir. Dokulara baglanma sekillerine gore biyoseramikler dort gruba ayrilir

ve bunlar Cizelge 3.2°de 6zetlenmislerdir.



Cizelge 3.1: Farkli form ve fazlarda bulunan seramikler.

Form

Faz

Fonksiyon

Toz

Polikristal Faz

Bosluk doldurma, Terapatik

tedaviler, Dokularin yenilenmesi

Kaplama Polikristal Cam, Cam-Seramik

Doku baglanmasi, Pihtilagma

direnci, Korozyon direnci

Bulk(Y1g1n) Tek-Kristal, Polikristal

cam,Cam-Seramik, Kompozit

Dokularn iyilestirilmesi,
Fonksiyonel kisimlarin yer

degistirmesi

Cizelge 3.2: Biyoseramik implantlarin doku ile etkilesimi.

Implant Malzemesi

Baglanma Sekli Ornek
Inert Mekanik Baglanma Al,03,ZrO,
Poroz Kemik Biiyiimesi HA, HA kaplanmis poroz metal
Biyoaktif Dokularla ara baglanma | Biyoaktif camlar, Biyoaktif cam-
seramikler, HA
Emilebilir Dokularla yer degistirir

TCP, biyoaktif cam

Bu seramiklerden inert malzemeler biyolojik tepki verip yiiksek asinma dayanimi

olan malzemelerdir ancak ¢ekme gerilmeleri altinda zayif kalan mekanik 6zellikleri

nedeniyle viicutta kullanimlar1 ¢ok uygun degildir. Biyoaktif seramikler ise gelismis

kemik-doku yanit1 verip kemik ile baglanma saglar fakat yetersiz cekme mukavemeti
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ve kirilma tokluguna sahiptirler. Emilebilir olanlar ise zamanla bozunup dogal

dokularin yerine gececek sekilde tasarlanirlar [8].

3.1 Biyoinert Seramikler

Seramiklerin biyomalzeme olarak kullanimlarinin ve biyouyumlu olmalarinin sebebi
viicut igerisinde bulunan (kalsiyum, potasyum, magnezyum, sodyum vb. ) iyonlar1 ve

viicut i¢in ¢ok az toksin (zirkonyum, titanyum) olan iyonlar1 icermeleridir.

Biyoinert seramiklerin doku ile etkilesimi sirasinda ¢ok ince, birkag mikrometre ya
da daha az kalinlikta, fiberimsi bir yapi olusur ve zamanla biitiin implant
malzemesini sarar. Olusan bu yap1 sayesinde biyoinert seramikler uzun siire fiziksel

ve mekanik 6zelliklerini koruyarak doku ile etkilesime girmeden kullanilabilirler.

Inert olan seramikler doku ile temas ettikleri zaman neredeyse yok denecek kadar az
reaksiyona neden olmalarina ragmen zamanla onlarda degradasyona ve mekanik
asinmaya maruz kalirlar. Bu esnada olusan aginma {irlinlerinin konsantrasyonu ise

viicut tarafindan dizenlenir.

Yiiksek yogunluk ve safliga (99.5%) sahip aliimina miikemmel korozyon direnci,
biyouyumluluk ve yiliksek mukavemet ve asinma direnci nedeniyle yiik tagiyan kalga
implantlarinda ve dental uygulamalarda kullanilir. Dental uygulamalarda kullanilan
allimina tek kristal safir olsa da biyomedikal uygulamalarda kullanilan ¢ogu aliimina
cihazlar 1600-1800°C’lerde preslenmis ve sinterlenmis polikristal o-Al,O3
seramikleridir. Polikristal a-Al,O; seramiklerin mukavemeti, yorulma direnci ve
kirilma toklugu tane boyutu, saflik ve sinterleme ajaninin tiirtine gére degismektedir.
Ortalama tane boyutu 4pum’den az olan ve safligi %99.7’den biiyiikk olan Al,Os

seramikleri iyi egme ve basma mukavemeti degerlerine sahiptir.

Yaygin olarak kullanilan bir diger biyoinert malzeme olan zirkonya, aliiminaya
oranla daha yiiksek kirilma toklugu, egme mukavemeti ve diisiik elastik modiil
degerine sahiptir. Biyomedikal uygulamalarda kullanilan zirkonya seramikler, itriya
ile stabilize edilmis tetragonal zirkonya seramikler (TZP) ve magnezyum oksit ile
kismen stabilize edilmis zirkonya (MG-PCZ) olarak iki gruba ayrilir. Aliimina ve
zirkonya seramiklerin fiziksel ve mekanik o6zelliklerinin karsilastirilmasi Cizelge
3.3’te verilmistir. Biyomedikal uygulamalarda kullanilan zirkonyanin dezavantajlar

ise ii¢ sekilde dzetlenebilir. Ilk olarak, fiziksel ortamda ¢ziiniir ve mukavemet
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diisiisiine neden olur. Asinma direnci ise aliiminaya oranla diisliktiir ve son olarak

fiziksel ortamda radyoaktif bir malzeme olmaktadir.

Cizelge 3.3: Ticari aliimina ve zirkonya seramiklerin fiziksel ve mekanik
ozelliklerinin karsilastirilmasi.

Ozellik Birim Al,O3 TZP Mg-PSZ
Saflik % >99.7 97 96.5
Y,03/MgO % <0.3 3 mol 3.4 wt%
Yogunluk glem® 3.98 6.05 5.72
Egme Mukavemeti MPa 595 1000 800
Basma MPa 4250 2000 1850
Mukavemeti
Young Modiili GPa 400 150 208
Sertlik HV 2400 1200 1120
Kirilma Toklugu | MN/m*? 5 7 8

Yavas catlak ilerlemesi, statik ve ¢evrimsel kirilma, diisiik tokluk, stres korozyonu,
cekme gerilmelerine karst hassasiyet yiikk tasiyan uygulamalarda kullanilan
seramikler icin dikkat edilmesi gereken en o6nemli hususlardir. Biyomedikal
uygulamalarda en sik kullanilan aliimina ve zirkonyanin kirilma mukavemetleri
fiziksel ortamda zamanla ¢ok az diisiis gostermektedir. Bu avantajlarinin yani sira bu
malzemelerin implant malzemesi olarak biyomedikal uygulamalarda kullanimi
sirasinda karsilasilacak problemler vardir. Bunlarin en temeli ise elastik modiil
degerlerinin kemigin elastik modiil degerinden farkli olmasidan dolay1 ger¢eklesen
gerilme yogunlagmasidir. Boyle bir durumda gerilme yogunlagmasi olusacak ve bu
nedenle elastik modiil degeri yiiksek olan implant malzemesi biitiin yiikii tagiyarak
zamanla kemigin zayiflamasina ve islevini yitirmesine neden olacaktir Bu sorunu
cozmek icin ise elastik modiil degeri kemige daha yakin olan malzemeler tercih

edilmelidir [8].
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3.2 Biyoaktif Seramikler

Biyoaktif seramikler kemik ile etkilesime girdiginde baglanma gergeklestirebilen
seramiklerdir. Bunlar biyoaktif camlar, kalsiyum fosfat seramikler ve hidroksiapatit
olmak iizere lige ayrilir. Hidroksiapatit ayn1 zamanda kemigin temel bilesimi olan bir

kalsiyum fosfat iiriiniidiir.

Biyoaktif malzemelerin implant malzemesi ile etkilesimi sirasinda seramik
ylizeyinde ¢oziinme, ¢Okelme ve iyon degisimi gibi reaksiyonlar gercekleserek
karbonat igeren kalsiyumca fakir hidroksiapatit olusumu gerceklesir. Degisen
malzeme yiizeyinde proteinlerin ve diger biyolojik molekiillerin absorbsiyonu

gergeklesir ve hiicreler seramik yiizeyinde kemik biiylimesi gergeklestirir [13].

3.2.1 Biyoaktif camlar ve cam seramikler

Biyoaktif camlar diger biyoaktif seramiklere oranla daha ¢ok kemik biiylimesi
gerceklestirirler. Larry Hench’e ait olan 45S5 biyocami kemik ile kimyasal bag
gerceklestiren ilk yapay malzeme olarak bilinir ve bu malzemenin kesfinden sonra
biyoaktif cam {izerine calismalar artirllmistir. In vivo ¢aligmalar gostermektedir ki
biyoaktif camlar diger biyoaktif seramiklere gore kemik ile daha cabuk bag
olugturmaktadir. In vitro calismalarda goriillen ise biyoaktif camdan ¢dzlinen
triinlerin kemik iiretimi i¢in gerekli olan osteoblast ve osteositleri olusturarak

osteprogenitor hiicrelerini aktivite ettigidir [14].

Profesor Hench Na,O—CaO-SiO,—P,0s sisteminde ¢oziinebilen cam yapmaya karar
verir ve kompozisyonu Na,O—CaO-SiO, diyagraminin {iglii 6tektik noktasina yakin

olan bu seramik ayn1 zamanda kalsiyumca zengindir [15].

Kompozisyonunda 46.1 mol.% SiO;, 24.4 mol.% Na,0, 26.9 mol.% CaO 2.6 mol.%
P,Os iceren 45S5 olarak adlandirilan ticari biyoaktif cam kemik ile ¢ok siki bag
olusturur ve o kadar giiglii bir bagdir ki ancak kemigi kirarak ortadan kaldirilabilir
[16].

Ayni zamanda biyoaktif camlar in vitro ve in vivo olarak anjiyogenez 6zellik de
gostermektedir. Bu 6zellik fizyolojik bir siire¢ olup yeni kan damarlarinin olugmasi
ve gelismesi anlamina gelir. Bunun yaninda biyoaktif camlarin antibakteriyel etkisi

oldugu da gbzlenmistir [17].

13



Cam-seramiklerin ve biyoaktif camlarin osteoblast davraniglart farkli iyonlarin
yapiya eklenmesiyle beraber degistirilebilir. 45S5 cami iizerinde yapilan ¢alismalar
gostermektedir ki yapiya eklenen Ti osteoblast iiretimini arttirirken; B, Fe ve F

iyonlar1 osteoblast aktivitesinde diisiise neden olmaktadir [18].

Prof. Yamamuro ve Kokubo tarafindan gelistirilen apatite/wollastonite (A/W) cam
seramikleri de miikkemmel mekanik Ozelliklere ve kemik ile iyi baglanma
potansiyeline sahiptir. Bu malzeme MgO-CaO-SiO,—P,0s sisteminde iiretilmistir.
Ayrica, 1sil islem wuygulandigi zaman cam matrisinden ince kristalli apatit,
wollastonite ve whitlockite kristalleri ¢okelmektedir ve bu kristaller mekanik

ozellikleri ve biyouyumlulugu arttirmaktadir [19].

Seramik ve cam-seramikler yiiksek basma dayanimina sahip olmalarina ragmen
disik ¢ekme veya egme dayanimina sahiptirler. Bu yiizden seramik malzemeler
genel anlamda yiik yastyic1 implant malzemesi olarak kullanilmak yerine daha ¢ok
yik tasimayan uygulama alanlarinda tercih edilmektedir. Diger bir uygulama alani
ise bu malzemelerin bir metal veya yiik tasiyamaya elverigli bir biyomalzemeye
kaplama olarak kullanilmalaridir. Seramik ve cam biyomalzemelerin mekanik

ozellikleri Cizelge 3.4’de verilmistir [20].

Cizelge 3.4: Seramik ve cam-seramiklerin mekanik 6zellikleri.

Malzeme Young Basma Mukavemeti Kopma Dayanim
Modiil (MPa) (Mpa)
(GPa)
Alliimina 380 4500 350
Biyocam-Seramik 22 500 56-83
Kalsiyum Fosfat 40-117 510-896 69-193
Pirolitik Karbon 18-28 517 280-560
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3.3 Kalsiyum fosfatlar

Zamanla dokunun yerine gecen emilebilir seramiklerdir. Bunlara o6rnek olarak
alimina kalsiyum fosfat, hidroksiapatit ve trikalsiyum fosfat (TCP) verilebilir. Bu

seramiklerin viicuttaki ¢oziinme hizlar1 birbirinden tamamen farklidir.

Sulu ortamlarda ve diislik sicaklikta (<900°C) genellikle hidroksiapatit olup kuru
ortam ve yliksek sicaklikta TCP formda olurlar. Bu iki formun da apatit kism1 kemik
yapisinin mineral kismina ¢ok benzedigi i¢in doku ile uyumludur ve graniil yapida ya

da kati1 bloklar halinde kemik dolgu malzemesi olarak kullanilir [21].

Hidroksiapatit ve TCP’nin in vivo ve in vitro ¢ozliniirliikleri birbirinden farklidir ve
¢ozlinlirliik parametresi kompozisyon, kristalinite ve ¢ozeltinin pH degerine baglidir.
Ozetlenecek olursa emilebilir kalsiyum fosfat seramiklerin viicut i¢i ¢oziiniirliik

miktarlar1 a-TCP > B-TCP > HA seklindedir [22].

Hidroksiapatitin viicut i¢i ¢oziiniirliigli cok yavas iken B-TCP fazin ¢oziiniirliigli ona
nazaran hizlidir. Bu yiizden optimum ¢0ziiniirlik degerine sahip, uzun siireli
kullanilabilir implant malzemesi elde edebilmek icin HA/TCP karisimi ikili faz
yapilart kullanilmaktadir [23].

Gilinlimiizde implant ve protez endiistrisinde yogun bir sekilde kullanilan ve ticari
acidan ¢ok genis bir yelpazeye hitap eden bu malzemelerin ne yazik ki dayanimlari

diisiiktiir ve yiik tasiyan implant uygulamalarinda kisith olarak kullanilirlar [20].

3.4 Dogal Malzemeler

Sentetik malzemeler ile karsilastirildiklart zaman dogal malzemeler toksik etki

gostermezler [24].

Cogunlukla karaciger, sinir sistemi, kemik, ve kalp doku yenilemelerinde kullanilan
malzemelerdir. Bunlara kollajen, ¢itosan, hyaluronik asit, elastin ve jelatin O6rnek
olarak verilebilir. Biyouyumluluklarinin sentetik olan malzemelere oranla yiiksek
olmasina ragmen fiziksel ve kimyasal 6zelliklerini kontrol etmesi diger malzemelere
oranla zordur bu ylizden uygulama alanlar1 kisitli kalmaktadir. Sentetik malzemeler
fiziksel ve kimyasal agidan daha kolay degistirilebilir ve farkli miktarlarda
uretilebilirler [25].
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4. HIDROKSIAPATIT

Apatit ailesi fosfat minerallerinden olusup genellikle OH", F, ve CI iyonlarini igeren
sirastyla hidroksiapatit, florapatit, klorapatit olarak bilinen bir gruptur. Bu ailenin bir
tiyesi olan hidroksiapatit, Cajo(PO4)s(OH), formiilii ile gosterilir ve igerisinde
bulunan kalsiyum-fosfat oraninin (Ca/P) dogal kemik ve dise yakinligindan dolay1
biyoaktif olan hidroksiapatit klinik uygulamalarda implant malzemesi olarak sikca

kullanilmaktadir.

Hidroksiapatit P 63/m uzay grubunda ve hegzagonal yapida bir malzeme olup latis
parametreleri (a,b: 0,9432 nm) ve (c: 0,6101 nm) degerlerindedir [20].

Sekil 4.1 hidroksiapatitin kristal yapist Cazo(PO4)12(OH)4’li gostermektedir.

Sekil 4.1: Hidroksiapatit kristal yapisi.

Stokiometrik hidroksiapatit, bilesimi bakimindan ele alindiginda kalsiyum ve fosfor
yiizdelerinin agirlik¢a sirasiyla 39,84 ve 18,52, yetiskin bir insan kemik bilesiminde
ise yapilan Olglimler sonucunda kalsiyum ve fosfor yiizdelerinin sirasiyla 34,8 ve
15,2 oldugu goriilmiistiir ki bu durum kemige yogunlugunu ve mukavemetini veren
yapmin hidroksiapatit oldugunu gostermektedir [26,27]. Hidroksiapatitler
Ca10(PO4)6(OH), kimyasal formuliine sahip olup, Ca/P orani mol yiizdesi olarak
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1,67°dir ve saf hidroksiapatit ya da sentetik apatit olarak bilinirler. Apatit ailesinin
iiyesi olan, genellikle kalsiyumca fakir veya karbonapatit olarak bilinen biyolojik
apatitler ise stokiometri, kompozisyon, fiziksel ve mekanik Ozellikler olarak

hidroksiapatitlere oranla farklilik gostermektedirler [8].

Biyolojik apatitler sentetik apatitlere oranla daha ¢ok osteokondaktif olup yeni kemik
olusumunu daha ¢ok desteklemektedir. Biyolojik ve sentetik apatitlerdeki bu farki
fizikokimyasal faktorlere ve apatitlerin yiizey 6zelliklerine baglayabiliriz [28].

Hidroksiapatit esasli malzemeler biyouyumlu, biyoegilimli ve osteokondiiktif oldugu
icin yapay kemik dolgu malzemesi olarak sik¢a kullanilmaktadirlar. Diger kalsiyum
fosfat gruplarina oranla hidroksiapatitin doku ile yer degistirmesi yavas oldugu i¢in
kemik biiylimesinin ger¢eklesmesi zor olmaktadir [29]. Porlu yapiya sahip olan
hidroksiapatitlerin biyoaktiviteleri ve non-toksik olma ozellikleri daha yiiksektir.
Yapilarinda bulunan bu porlar sayesinde kemik ile daha iyi baglanma gdsterirler ve

bu da mekanik 6zelliklerinin daha yiiksek olmasini saglar [30].

Diisiik kirilma tokluguna sahip olan hidroksiapatit yiik tasima gerektiren yapay
kemik ve yapay dis uygulamalarinda ¢ok sik tercih edilmemektedir [31]. Yiik tasiyan
uygulamalarda kullanabilmek i¢in partikiil, visker, plaka, kismen stabilize edilmis
zirkonya (PSZ), nano partikiiller gibi cesitli giliclendirici takviye elemanlar: ilave
edilerek veya mikroyapi kontrolii ile hidroksiapatitin kirllma toklugunun arttirildigi

gortilmistiir [32].

Hidroksiapatit elde etmek igin kimyasal ¢Oktiirme, mikroemiilsiyon, hidroliz gibi
cesitli yontemler mevcut olmasina ragmen en ekonomik ve biyolojik olarak en
giivenli yontem hayvan kemigi, balik kil¢igi, yumurta kabugu ve dis gibi biyolojik

kaynaklardan kalsinasyon sonucu elde edilendir [3].

4.1 Biyolojik Hidroksiapatit

Viicutta bulunan kemik, dig, enamel kisimlarin mineral fazini olusturan biyolojik
apatitler kompozisyon, stokiometri, fiziksel ve mekanik oOzellikler olarak
hidroksiapatitten farklilik gostermektedir. Biyolojik apatitler genellikle kalsiyumca
fakir ve hidroksiapatit latis noktalarinda farkli yer alan atomlar1 bulundurabilen
yapidadirlar. Biyolojik apatitler genel olarak (Ca,M)15(PO4,C0O3,Y)s(OH,F,CI),

kimyasal formiilii ile bilinen ve M yerine Na,K,Mg ve Y yerine ise fosfat ve siilfatlar
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gibi cesitli fonksiyonel gruplar bulundurabilen yapilardir. Biyolojik apatitler sentetik
apatitler ile karsilastirildigi zaman yer degistirme mekanizmasi gozlenerek fosfat
gruplar1 yerine karbonat gruplari gelirken kalsiyum yerine sodyum iyonlar

gelmektedir.

Yer alan atomlarmin varhigit ve kompozisyondaki farklilik nedeniyle biyolojik
hidroksiapatit sentetik hidroksiapatitten fiziksel ve mekanik 6zellikler olarak farklilik
gostermektedir. Cizelde 4.1 biyolojik apatit ve sentetik hidroksiapatitlerin mekanik

ve fiziksel 6zelliklerini 6zetlemektedir [33].

Cizelge 4.1: Biyolojik ve sentetik apatitlerin mekanik ve fiziksel 6zellikleri.

Ozellik Enamel | Kemik Sentetik Hidroksiapatit
Latis Parametresi

a 0.9441 0.9419 0.9422

c 0.6882 0.6880 0.6880

Kristal boyutu(nm) 130x30 25%(2.5x5.0) mikrometrelerde
Elastik Modiil(GPa) 14 7-30 10

Cekilme Mukavemeti(MPa) 70 50-150 =100

Karbonapatit olarak da bilinen biyolojik hidroksiapatitler Tip A ve Tip B olmak
tizere ikiye ayrilirlar. Tip A olmasit durumunda karbonat grubu OH grubu yerine
gecerek a-ekseninde artisa ve c-ekseninde ise diislise neden olurlar. Tip B olmasi
durumunda ise karbonat grubu fosfat grubu yerine gegerek a-ekseninde diisiise neden
olup c-ekseninde artig yaratirlar. Biyolojik apatitler ise Tip B ozelligi gosteren

sentetik karbonapatitlere benzemektedir [34].

4.2 Yogun Hidroksiapatit

Trikalsiyum fosfat seramiklerin sert doku uygulamalarinda kullanimi 1920’11 yillara
dayanmaktadir fakat hidroksiapatit tozlarinin sinterlenerek medikal uygulamalarda
kullanimi ise ilk olarak 1970 yillarinda Monroe ve arkadaslari tarafindan

gerceklestirilmistir [35].
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Giiniimiizde kullanilan ileri teknoloji seramiklerinin ¢ogu Once tozlarin istenilen
sekle sokularak kompaklanmasi ardindan yiiksek sicaklikta sinterlenerek porlarin
azaltilarak daha yogun bir yapmin elde edilmesi ile iretilmistir. Densifikasyon,
sinterleme prosesinin ana amacidir ve aynt zamanda malzemenin elektriksel,
manyetik, optik ve mekanik 6zelliklerinin sinterleme sirasinda olusan kimyasal ve

fiziksel degisikliklerden dolay: degisiklik gosterdigi gozlenmistir [36].

Sinterleme islemi tane boyutu, tane sekli, porozite ve por boyutu gibi 6zellikleri
etkileyerek mikroyapisal degisiklikler yaratirken ayni zamanda taneler ve tane
sinirlarinda kimyasal ~ kompozisyonda farklilik  yaratarak  kalsiyum-fosfat

seramiklerinin mekanik ve biyolojik 6zelliklerini etkileyebilirler [37].

Saf HA, Cajo(PO4)s(OH),, teorik kompozisyon olarak agirlik¢a %39.68 Ca, %18.45
P igermektedir. Ca/P orani ise agirlikca 2.151 iken mol olarak 1.667 degerindedir.

Yogun hidroksiapatitlerin Ca/P oranlari igerisindeki B-TCP/HA oranina gore degisim
gostermektedir. Eger Ca/P orani 1,67 ise X 1511 difraktometresi sonucunda sadece
HA faz1 gozlenir. Fakat Ca/P oraninin 1,67’den diisiikk olmasi durumunda ise B-TCP,
TTCP, CasP,09 ve Cay(POy), gibi fazlar olusmaktadir. Bu oranin 1.67’den biiyiik

olmasi durumunda ise HA ile beraber CaO fazinin olusumu goézlenmistir [8].

4.3 Poroz Hidroksiapatit

Poroz hidroksiapatit seramikleri genelde kemik tedavi uygulamalarinda
kullanilmaktadir. Makroporoziteye sahip malzemelerin yogun malzemelere kiyasla
gelismis biyouyumluluk gostermeleri nedeniyle yiik tasimayan bolgelerde kemik

dolgusu olarak da kullanimlarina olan ilgi artmigtir [11].

En biliylik avantajlar1 ise yapisinda bulunan makroporoziteler sayesinde kemik
biliylimesine ve tutunmasina olanak saglamasidir. Biitiin bu avantajlarinin yaninda

poroziteler mekanik 6zelliklerin diisiisiine ve korozyona neden olabilir.

Autograft malzemelerin azligi ve allograftlarin yarattigi saglik riskinden dolay1
sentetik kemik ve sert doku malzemelerine ihtiyag artmaktadir. Bu uygulamalarda
HA tercih edilmesinin sebebi ise sert doku uygulamalarinda kullanilacak olan bu

malzemenin kimyasal, mekanik ve morfolojik olarak dokuya benzerligidir.[38] [39].
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5. SINTERLEME

Sinterleme bir partikiil ya da yiliksek yiizey alanina sahip bir kiitlenin mukavemet
artigl, ylizey alaninda azalma ve genellikle de yogunlasma ile sonuglanan 1s1l islem
olarak tanimlanir. Sinterlemenin gergeklesmesi igin itici gii¢, toplam serbest yiizey
enerjisinin azaltilmasidir. Gerekli kriterler ise malzeme taginimi igin bir mekanizma

ve bu taginimi aktive eden bir enerji kaynagidir [40].

Sinterleme genellikle partikiillerin birlesmesi ve porozitenin yok olmasi gibi fiziksel
degisimlerin sirayla gerceklesmesi ile meydana gelmektedir. Baglangi¢ asamasinda
taneler hareket eder birbirine yakin taneler arasinda temas noktalar1 artar ve bu
sekilde boyun olusumu gerceklesir. Temas noktalarinda ylizey enerjisi daha c¢ok
oldugu i¢in bu bolgelerde malzeme tasinimi daha kolay gergeklesir. Baslangic

asamasinda gerceklesen degisimler Cizelge 5.1°de verilmistir [41].

Cizelge 5.1: Sinterleme asamalari.

Sinterleme Asamalart Fiziksel Degisimler

1. Asama (Baslangig) Partikiillerin yeniden diizenlenmesi

Partikiiller aras1 boyun olusumu

2. Asama (Ana asama) Boyun biiylimesi

Tane biiylimesi

Yiiksek ¢ekme

Devamli porlar

3. Asama (Son) Tane biiyiimesi

Devamsiz porlar

Tane sinir1 porlarinin eliminasyonu
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Sinterleme bir¢ok farkli mekanizma ile olusmaktadir. Bu mekanizmalar Cizelge

5.2°de verilmistir [42].

Cizelge 5.2: Sinterleme mekanizmalari.

Sinterleme Tiiri Malzeme Tasinimi Sinterleme i¢in Itici Giig
Gaz Faz1 Sinterleme Buharlasma-Yogunlagsma | Buhar basinci farklilig:
Kat1 Hal Sinterleme Difiizyon Serbest enerji ve/veya

kimyasal potansiyeldeki

degisim

S1vi Faz Sinterleme Viskoz akis, diflizyon Kapiler basing, yiizey
gerilimi

Reaktif s1v1 sinterleme Viskoz akis, ¢cozelti- Kapiler basing, ylizey
cokelme gerilimi

5.1 Kat1 Hal Sinterlemesi

Kat1 hal sinterlemesi, yayinma (difiizyon) ile malzeme tasinimini igerir. Bu proses
icin gerekli itici giic, boyun bdlgesi ile tozun ylizeyi arasinda meydana gelen serbest
enerji veya kimyasal potansiyel farkidir. Atomlarin yayinmasi ile atom bosluklarinin
yayinmasi zit yondedir. Boyun bolgesi, atom bosluklar1 i¢in kaynak ve tozlarin

yiizeyleri de go¢ bolgesidir [43].

Sinterlemenin baslangic asamasi partikiiller arasinda bag olusumu ile baslar.
Onceden sekillendirilmis partikiiller birbirleri ile siirekli temas halindedir. Sicakligin
artmasi ile birlikte atomlar arasi tasinim mekanizmalar1 aktif hale gelerek bag
olusumu (boyun olusumu) gerceklesir. Bag olusumu birbirleri ile siki temas halinde
olan partikiil temas noktalarinda baglar. Bag olusumu sinterlemenin ilk agsamalarinda
tamamlanir ve bu asamada malzemede boyutsal degisimler gozlenmez. Baglangig

asamasinda partikiiller arasinda olusan baglar malzemeye mukavemet kazandirir.

Kat1 hal sinterlemesi boyunca mikroyapida meydana gelen tiim bu sathalar1 kisaca;
partikiiller aras1 ilk bagin olusmasi, boyun olusumu ve biiyiimesi, gozenck

kanallarinin  kapanmasi, gozeneklerin yuvarlaklagmasi, yogunlasma ya da
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gozeneklerin kiigiilmesi, gozeneklerin birleserek irilesmesi seklinde siralayabiliriz.

Sekil 5.1 kiiresel partikiil i¢in kat1 hal sinterleme agsamalarin1 gostermektedir

Baslangic
temas noktas:
Kiiresel partikiil
D=Cap

o
D

Boyun bdlgesi

Boyun
olusumu

Boyun
bityiimesi

Wihai durmm

888

Sekil 5.1: Kiiresel partikiil i¢cin kat1 hal sinterleme agamalari.

flerleyen sinterleme siiresince ilk asamada olusan baglar biiyiir ve bu asama boyun
bliyiimesi olarak isimlendirilir. Baglarin biiylimesi ile malzeme daha fazla
mukavemet kazanir fakat yap1 igerisindeki gozeneklerde herhangi bir azalma olmaz.
Boyun biiyliimesi ile birlikte diizensiz gozenekler belirli bir diizene kavusur.
Sinterlemenin ilk asamalarinda boyun biiylimesi hizli bir sekilde meydana gelir ve
boyun biiylimesi diger asamalar boyunca da devam eder. Bu durum o&zellikle
yogunlagsma ve gozeneklerin irilesme asamalari i¢in yeni baglarin olusmasina neden
olur. Gozenek kanallarinin kapanmasi asamasinda mikroyapida énemli degisiklikler
olur. Malzeme tasinim mekanizmalarinin aktif halde ¢alismasi ve boyun biiylimesi
ile birlikte birbirleriyle baglantili gézeneklerin kapanmasi izole olmus gézeneklerin
olusmasina neden olur. Gozeneklerin kapanmasi Sekil 5.2°de sematik olarak
goriilmektedir. Boyun biiylimesinin sonucu olarak gozenekler yuvarlaklasacaktir.

gerceklesir. Bu asama malzemenin mukavemet artisi bakimindan oldukg¢a 6nemlidir
[44].

Temas Baslangig Orta Son
Noktas1 Sathasi Saftha Satha

Gozenck

Tanec

Yul 1 11/
> -

Sekil 5.2: Kati-hal sirasinda gozeneklerin kapanmasi.



24



6. DENEYSEL CALISMALAR

6.1 Bovine Hidroksiapatit Uretimi

6.1.1 Bovine hidroksiapatit tozlarinin hazirlanmasi ve karakterizasyonu

Biiyiikbag hayvan kemiginin 850°C’de kalsinasyonu sonucu elde edilen bovine
hidroksiapatit tozu elek analizinden gegirilerek (180+150um), (-200+180um),
(250+200um) olmak tizere ti¢ farkli partikiil boyutuna ayrilmis ve farkli partikiil
boyutlarina sahip olan bu tozlar aseton ortaminda, zirkonya bilyalar yardimiyla iyi
bir sinterleme islemi i¢in gerekli olan homojen tane boyutu dagilimi elde etmek igin

24 saat boyunca ogiitiilmiistiir.

Ogiitme oncesi ve dgiitme sonrasi elde edilen tozlarm tane boyutu, yiizey alan1 ve
morfolojileri sirasiyla Mastersizer-Hydro 2000G, BET Nova 2200e ve Taramali
Elektron Mikroskobu (JEOL JSM 7000F) kullanilarak incelenmistir. Ogiitme 6ncesi
ve sonras1 hidroksiapatit tozlarin yilizey alani1 ve partikiil boyutu degerleri Cizelge

6.1°de verilmistir.

Uretilen tozlarin faz analizi X-Isinlar1 Difraktometresi (Rigaku, Miniflex)

kullanilarak Cu-Ka radyasyonu ile, 20-80° arasinda gergeklestirilmistir.

Ogiitme 6ncesi elde edilen hidroksiapatit tozlarmin taramali elektron mikroskobu
goriintiileri incelendiginde tozlarin aglomere oldugu ve 6gilitme isleminden sonra ise
aglomerasyonun yok oldugu ve tozlarin homojen olarak dagildig1 goriilmiistiir. Sekil
6.1°de elek analizi sonucu (180+150um) olarak elde edilen tozun, taramali elektron
mikroskobu goriintiileri ve Sekil 6.2’de ise partikill boyut analizi sonuglari

verilmistir.

Sekil 6.3’te bilyali degirmende 24 saat boyunca ogiitiildiikten sonra elde edilen
tozlarin taramali elektron mikroskobu goriintiileri yer almaktadir ve anlasilacagi
lizere Oglitme sonrast aglomereler dagilmis olup daha homojen bir goriintii elde
edilmistir. Sekil 6.4’te goriildiigi 6giitilen tozlarin partikiil boyut analiz sonucu

verilmistir.
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Cizelge 6.1: Ogiitme dncesi ve sonras1 hidroksiapatit tozlarinin tane boyutu ve yiizey
alan1 degerleri.

Bovine Hidroksiapatit Tozu

Ogiitme Oncesi (3 Farkli Toz)

Elek Analizi Sonucu Ortalama Partikiil Boyutlar1 Yiizey Alanlart
(nm) (um) (m*/g)
(-180+150) 5.90 5.34
(-200+180) 8.02 5.42
(-250+200) 10.90 4.07

Ogiitme Sonrasi (24 saat Bilyal1 Degirmende)

Ortalama Partikiil Boyutu (um) Yiizey Alam (m?/g)

1.60 4.94

SEI - 50KV X100  100pm WO 10.0mm

Sekil 6.1: (-180+150um) tozlarnin (a)X100 ve (b)X2500 Taramali Elektron
Mikroskobu goriintiileri.

26



Particle Size Distribution

5.5
5
4.5
4
3.5
3
2.5
2
1.5
1
0.5

8.01 0.1 1 10 100 1000 3000
Tane Boyutu(pum)

Hacim (%)

Sekil 6.2: (-180+150um) partikiil boyutuna sahip tozun partikiil boyut analizi.

Sekil 6.3: Ogiitme sonras1 hidroksiapatit tozlarmin (a) X5000 ve (b) X10000
Taramal1 Elektron Mikroskobu goriintiileri.

Particle Size Distribution
7
6
5
=
< 4
E
g 3
=
2
1
8.01 0.1 1 10 100 1000 3000
Tane Boyutu(um)

Sekil 6.4: 24 saat ogiittildiikten sonra (180+150) um tozlarinin partikiil boyut
dagilimi.
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Bu ¢aligmada kullanilan ve biiyiikkbag havyan kemiginin kalsinasyonu sonucu elde
edilen bovine hidroksiapatit tozlarinin X-Isinlar1 Difraktometresi (Rigaku, Miniflex)
kullanilarak Cu-Ka radyasyonu ile, 20-80° arasinda gergeklestirilen faz
analizlerinden, tozlarin JCPDS:09-432 kart numarasina sahip olan hidroksiapatit ile

uyustugu Sekil 6.5.’te belirlenmistir.

siddet(cps)
1400, i 5 ' v | '

1200 -1

10001~ -1
8001 .

600} \ h

.aoo_— | M ’l l ;} j
; (il ! | .

M L il s
LSRRV o) oot VLAV ot AWV
20.000 40.000 — 60.000 80.000

Bovine HA

L \‘1 [ [T T

09-043) CaS(PO4) (OH)

- L) .’ II H’l ||‘l|ll|[l‘|lllx|l|ll[]nlln PR T 1P i |

Sekil 6.5: Bovine Hidroksiapatit Tozu Faz Analizi Sonucu.
6.2 Bovine Hidroksiapatit Numunelerinin Uretimi

Biiyiikbas havyan kemiginin 850°C’de kalsinasyonu ile elde edilen hidroksiapatit
tozu, O6giitme isleminin ardindan oda sicakliginda, manyetik karistiricida kurutulmus
ve agat havanda karnstirilarak presleme ve sinterleme islemine hazir hale
getirilmistir. Sekil 6.6’da gosterilen soguk izostatik pres yardimiyla 380 MPa basing
ile ISO BS 13779 standardina gore ¢apt 8mm, boyu 12 mm olan silindirik numuneler
hazirlanmig, bu numuneler 1000°C,1100°C,1200°C ve 1300°C sicaklik degerlerinde

4°C/dk 1s1tma hiz1 ile 4 saat boyunca sinterlenmistir.
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Sekil 6.6: Soguk Izostatik Pres.
6.3 Bovine Hidroksiapatit Numunelerinin Karakterizasyonu

6.3.1 Mikroyap1 karakterizasyonu

Mikroyap1 karakterizasyonu ve Elektron Dagilim Spektrometresi Analizi, Sekil
6.7°de gosterilen Taramali Elektron Mikroskobu (JEOL JSM 7000F) ile
gerceklestirilmistir.

Sekil 6.7: JEOL JSM 7000F marka alan emisyonlu taramal1 elektron mikroskobu.

6.3.2 Faz analizleri

Uretilen numunelerin faz analizleri, X-1511 difraktometresi ile (Rigaku Miniflex) 20:
20-80° arasinda, 2°/dk tarama hizinda Cu-Koa radyasyonu kullanilarak
gerceklestirilmistir.
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6.3.3 Mekanik o6zelliklerin karakterizasyonu

6.3.3.1 Yogunluk degerlerinin belirlenmesi
Uretilen numunelerin yogunluk degerleri Denklem (6.1)’de verilen Arsimed prensibi

kullanilarak hesaplanmaistir.
p = psu X WS / (Ws'Wsa) (6.1)

p:Yogunluk (g/cm?)

psu:Suyun yogunluk degeri (g/cmg)

Ws: Sinterleme sonrast numune agirligi(g)

Wsa: Sinterleme sonrast numunenin suda asilt agirligi(g)

Olgiilen yogunluk degeri bovine hidroksiapatitin teorik yogunlugu olan 3.17 g/cms’e

oranlanarak numunelere ait relatif yogunluk degerleri bulunmustur.

6.3.3.2 Vickers mikrosertlik degerlerinin belirlenmesi

SiC zimpara kagitlan ile zzmparalandiktan sonra 3um ve 1um elmas pasta ile yiizey
parlatma islemi uygulanan numunelerin mikrosertlik degerleri Leica VH-MOT
sertlik cihazi yardimiyla 12 saniye etki siiresi ile 1.96 N yiik uygulanarak
belirlenmistir. Her bir numune i¢in 20 6lglim alinip, ortalama degerleri ile standart

sapmalar1 hesaplanmistir.

6.3.3.3 Basma mukavemeti degerlerinin belirlenmesi
Sinterlenen numunelerin basma mukavemeti degerleri ise Universal test cihazi ile
sabit ¢ekme hizinda belirlenmistir.

6.3.4 Yas kimyasal analiz

Sinterlenen numunelerin  elementel analizi ve kalsiyum fosfor oranlarinin

belirlenmesi i¢in yas kimyasal analiz yontemi gergeklestirilmistir.
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7. SONUCLARIN DEGERLENDIRILMESIi

7.1 Mikroyap1 Karakterizasyonu

Numunelerin mikroyap1 analizleri JEOL JSM 7000F marka alan emisyonlu taramali

elektron mikroskobu ile gercgeklestirilmistir. Sinterleme sicakligmin densifikasyon
tizerindeki etkisi incelenmis olup Sekil 7.1°de sirasiyla 1000°C, 1100°C, 1200°C ve

1300°C sinterleme sicakliklarindaki numunelerin SEM goriintiileri verilmistir.

10um

¥

COMPO 15.0kV  X1,000 10um WD 9.9mm COMPO 15.0kV  X1,000 1W0um WD 10.0mm

Sekil 7.1: Sinterlenen numunelerin SEM goriintiileri (a)1000°C (b)1100°C
()1200°C (d)1300°C.

Sinterleme sicakliginin etkisi ile yapida olusan fazlarin elementel analizi EDS ile
gerceklestirilmistir. Sekil 7.2’de gosterilen 1000°C ve 1300°C’ye ait olan SEM

goriintiileri ve bu yapidaki fazlar icerisinde bulunan elementlerin agirlik¢a yilizdeleri
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mevcuttur. SEM ile elde edilen geri sagilan elektron mikroskobu goriintiileri
iizerinden farkli renk tonuna sahip bdlgelerde EDS analizi yapilarak sodyum,
magnezyum, potasyum, kalsiyum ve oksijen gibi elementlerin oldugu belirlenmistir.
1000°C’de koyu gri bolgelerdeki sodyum miktarlar1 agirlik¢a %0,53 iken 1300°C’de
6,47 ye yiikselmistir (Sekil 7.2). Sicakligin artis1 ile beraber bu fazlarin miktarinda

artig gorilmustiir.

O w &
l(];un Wl)l(J[lnm COMPO 150kV  X2,500 10;lm WD 10.0mm

T e
lGenel 4761 134 092 18,07 32,07 Genel 49,06 0,75 0,68 1881 30,69

|AqkGriBolge 5002 056 033 1786 3104 AqkGriBolge 4788 042 051 1917 32,02
KoyuGriBolge 47,77 053 070 1864 3235 KoyuGriBolge 4668 647 020 2015 2650
SiyahBolge 3819 095 119 2145 3822 SiyahBolge 40 036 027 21,10 3826

Sekil 7.2: 1000°C ve 1300°C’de sinterlenen numunelerin EDS analizi sonuglarinin
karsilastirilmast.

1000°C,1100°C, 1200°C ve 1300°C’de 4°C/dk 1sitma hiz1 ile sinterlenen
numunelerde faz analizleri Rigaku, Miniflex cihazi yardimiyla 26:20-80° arasinda,
2°C/dk tarama hizi ile Cu-Ka radyasyonu kullanilarak gerceklestirilmistir. Sekil 7.3,
Sekil 7.4, Sekil 7.5 ve Sekil 7.6’da sirasiyla 1000°C, 1100°C, 1200°C ve 1300°C’de
sinterlenen numunelerin faz analizi sonuglar1 verilmistir. Sicaklik artis1 ile beraber
her numunede ana faz olarak JCPDS numarasi 09-432 olan hidroksiapatit faz1 ve
JCPDS numaralari sirasiyla 47-0262, 50-1758, olan
Na3Mg0.95Ca0.05H(PO4)2.0.2H20 ve Na2Ca(HPO4)2 fazlarina rastlanirken
1300°°C’de B-TCP fazinin olustugu gorilmiistiir. Mikroyap1 karakterizasyonunda
olusumu gozlenen acik ve koyu gri renkli bolgeler, yapida olusan bu sodyumca
zengin fazlara dayandirilmaktadir. Sicakliginin artis1 ile beraber ana faz olan
hidroksiapatit faz1 zamanla termal dekompozisyona ugragmistir. Sekil 7.7°de sicaklik

artisgt  ile  beraber = dekompozisyon  meydana  geldigi = goriilmektedir.
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giddet(cps)
80

T T
o 0HA (JCPDS:09-0432)

1000°C (] 0 Na3 Mg0.95 Ca0.05 H (P 04)2 .0.2 H20 (JCPDS:50-1759)
- pa o

0 Na2Ca(HPO4)2 (JCPDS:50-1758)

400

Deo
eo
L

1 1 1 L
40.000 60.000 80.000
20(Derece)

Sekil 7.3: 1000°C’de sinterlenen numunenin XRD sonucu.

siddet(cps)
8 I ! T T T T
HEC 0HA (JCPDS:09-0432)
| : #Na3 Mg0.95 Ca0.05 H (P 04)2 0.2 H20 (JCPDS:50-1759) |
0Na2Ca(HPO4)2 (JCPDS:50-1758)
m_ -
0
(]
- D -
0
400+ 5 -
'
‘ 5 8
L ; I 2 4 0 0 ]
', e o ,
, 0 A
¥ M‘ R -
L 20 ofl] 0 0fo 0
At N el s,
L W _
1 1 1 1 1

|
20.000

Sekil 7.4: 1100°C’de sinterlenen numunenin XRD sonucu.
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siddet(cps)
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siddet(cps)
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% B-TCP (JCDPS:09-169)

1300°C

o 26(Derece)

Sekil 7.5: 1200°C’de sinterlenen numunenin XRD sonucu.

80.000
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Sekil 7.6: 1300°C’de sinterlenen numunenin XRD sonucu.
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Sekil 7.7: Bovine hidroksiapatit tozlarinin sinterleme sicakliginin degisimine gore
olusturdugu fazlarin x 1s1nlar difraksiyon diyagrama.



7.2 Mekanik Ozelliklerin Degerlendirilmesi

7.2.1 Yogunluk sonuclarimin degerlendirilmesi

Sinterlenen numunelerin yogunluklar1 Arsimet prensibi ile belirlenmistir. Cizelge
7.1’de her bir sicaklik icin 6lgiilen ortalama yogunluk degeri ve relatif yogunluk
degeri gosterilmistir. En yiliksek relatif yogunluk degeri olan %95, 1200°C ve

1300°C’de elde edilmistir. Sekil 7.8’de sinterleme sicakligi-yogunluk grafigi

verilmisgtir.

Cizelge 7.1: Sinterlenen numunelerin ortalama yogunluk ve relatif yogunluk

degerleri.
Sicaklik (°C) Yogunluk (g/cm3) Relatif Yogunluk (%)
1000 2,46 78
1100 2,73 86
1200 2,99 94,63
1300 3,02 95,28
%6+ 94.63 95.'28
P
=, W
%
=
2 o
= 90
~ 88
2 86
~ 86
0
R
g 824
a4
80
78
78 4
76 1 1 Il 1
1000 1100 1200 1300
SICAKLIK(®C)

Sekil 7.8: Numunelere ait yogunluk degerlerinin sicakliga baglh degisimi.
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7.2.2 Vickers mikrosertlik sonu¢larinin degerlendirilmesi

Vickers mikrosertlik degerleri her bir sicaklik degerinde numunelerden 20 6lgiim
alinarak hesaplanmistir. Cizelge 7.2°de ortalama sertlik degerleri Vickers cinsinden

standart sapma miktarlar1 ile beraber gosterilmistir.

Cizelge 7.2: Sinterlenen numunelerin ortalama sertlik degerleri.

Sicaklik (°C) Sertlik (HV)
1000 8144
1100 155410
1200 424+10
1300 494114

1000°C’de en diisiik sertlik degeri 81 HV elde edilirken en yiiksek sertlik degeri olan
494 HV’ye ise 1300°C’de rastlanmistir. Sekil 7.9°da sinterleme sicakligi sertlik
grafigi verilmistir.

494

424

;

2

MIKROSERTLIK(VICKERS)

155

—x
8
1
o
—

0 ! ] 1 |
1000 1100 1200 1300

SICAKLIK(°C)

Sekil 7.9: Sicaklik-mikrosertlik grafigi.
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7.2.3 Basma mukavemeti sonu¢larinin degerlendirilmesi

Universal test cihazi ile sabit ¢cekme hizinda 6l¢iilen basma mukavemeti degerlerinin

ortalamalari, standart sapmalari ile beraber Cizelge 7.3’te verilmistir.

Cizelge 7.3: Sinterlenen numunelerin basma mukavemeti degerleri.

Sicaklik (°C) Basma Mukavemeti (MPa)
1000 2748
1100 34,5+5
1200 60+21
1300 32+14

Sicaklik artikca basma mukavemeti degerlerinde artis gozlenmistir. 1200°C’den
sonra yapida meydana gelen dekompozisyon ve sodyum kalsiyum esasli farkli
fazlarin olusmaya baslamasiyla beraber basma mukavameti degerinde belirgin bir

diisiis goriilmiustiir. Sekil 7.10 *da sinterleme sicakliginin basma mukavemetine etkisi

gosterilmistir.
80 -
£ 70-
=
IE m-
5
-
= 40+
=
S 2.
7
=
20-
1 1 1 |
1000 1100 1200 1300
SICAKLIK(°C)

Sekil 7.10: Sicaklik-basma mukavemeti grafigi.
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7.3 Yas Kimyasal Analiz Sonuclari

Sinterleme Oncesi kullanilan toz numuneye ve sinterlenen numunelere uygulanan yas
kimyasal analiz sonuglar1 agirlikca yiizde olarak Cizelge 7.4’de verilmistir. Kalsiyum
fosfor miktarlar1 mol ylizdesi olarak hesaplanip numunelerin Ca/P orani elde
edilmistir. Bu c¢alismada kullanilan bovine hidroksiapatitin hayvan kemigi
bilesiminden gelen sodyum, magnezyum gibi iyonlar1 yapisinda bulundurdugu

belirlenmistir.

Cizelge 7.4: Yas kimyasal analiz sonuglart.

Element Ca Na Mg P Diger | Ca/P

ag (%) | ag (%) | ag(%) | ag ag mol

(%) | (%) (%)

Sinterleme 40,05 1,67 092 | 20,59 | 36,77 | 1,52
Oncesi

1000°C 41,88 1,47 090 | 21,08 | 3467 | 1,53

1100°C 41,08 1,37 0,89 21,47 | 35,19 1,50

1200°C 41,59 1,52 1,30 21,34 | 34,25 1,51

1300°C 41,24 1,20 0,86 21 35,7 1,47
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8. TARTISMA

Bu ¢alismada biiyiikbas hayvan kemiginin 850°C’de kalsinasyonu sonucu elde edilen
organik hidroksiapatit 1000°C, 1100°C, 1200°C ve 1300°C’de sinterlenerek elde
edilen numunelerin faz analizleri yapilmis, mekanik Ozellikleri ve mikroyapisi

incelenmistir.

Kalsinasyon sonucu elde edilen hidroksiapatit tozunun stokiometrik ve kristalinitesi

yiiksek olan JCDPS: 09-432 ile uyustugu, yapilan faz analizleri ile belirlenmistir
[45].

Soguk izostatik pres yontemi ile preslenmis ve ardindan sinterlenmis numunelerin
mikroyap1 karakterizasyonu i¢in faz analizi sonuglar1 ve taramali elektron
mikroskobu goriintiileri elde edilmistir. XRD sonuglarinda yapinin Dbiitiin
sicakliklarda hidroksiapatit formunu korudugu goriilmiis olup sadece 1300°C’ de
sinterlenen numunelerde B-TCP fazinin olusumu gozlenmistir. Bunun nedeni ise
yiiksek sicakliklarda sinterlenen hidroksiapatitin yapisinda bulunan OH™ fonksiyonel
grubunu kaybederek dekompozisyona ugramasidir [46]. Sinterleme sicakliginin ve
atmosferin etkisi ile once geri doniisiimlii dehidrasyona ugrayan hidroksiapatit
Cayp(PO4)s(OH),-xOx oksihidroksiapatite doniisiip ve sinterleme sicakliginin
artmasiyla beraber geri doniisiimsiiz dehidrasyona ugrar ve yap trikalsiyum fosfat
Cas(POy), ve tetrakalsiyum fosfat Cas(PO,).0 gibi fazlara ayrisir [47]. Sinterleme
sonucu olusan fazlar ayn1 zamanda hidroksiapatit i¢erisindeki Ca/P oranina baghdir.
Stokiometrik hidroksiapatitlerde Ca/P orant mol yiizdesi olarak 1.67 iken bu
calismada kullanilan bovine hidroksiapatitin Ca/P oran1 1.67’den diisiiktiir ve
Cizelge 7.4’teki yas kimyasal analiz sonuglart da bunu desteklemektedir. Ca/P
oranin 1.67’den kii¢iikk olmast durumunda sinterleme sonucu yapida tetrakalsiyum
fosfat Cas(PO,4),0 ya da CasP,0q9 ve B-TCP olusur [8]. XRD sonuglarinda goriildigii
gibi sicakligin artisi ile beraber 1300°C de B-TCP fazi olusumu gézlenmis ve artan

sicaklikla beraber yapida dekompozisyon olusmustur.

Numunelere uygulanan mekanik ozelliklerin karakterizasyonunda ise sinterleme

sicakliginin yogunluk, sertlik ve basma mukavemeti degerlerine etkisi incelenmistir.
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Cizelge 7.1°de sinterleme sonucu elde edilen ortalama yogunluk degerleri ve relatif
yogunluk degerleri gosterilmistir. Sinterleme sicakliginin artmasiyla beraber
yogunlukta artig goriilmiistiir. 1100°C’de relatif yogunluk degeri %86 iken
1200°C’de relatif yogunluk degeri %95’e ulasmistir. Bu da yapidaki acik porlarin
kapali porlara doniiserek yogun hidroksiapatit olusumunun gergeklestigini
gostermektedir. 1300°C’de yogunluk degerinin degismeyerek %95’te kalmasi

sinterlemenin tamamlandigini géstermektedir [48].

Sinterleme sicakligr ile beraber sertlik degerlerinde olusan degisimler ise Cizelge
7.2°de gosterilmigtir. 1100°C’den 1200°C’ye ¢ikildiginda sertlik degerlerinde
meydana gelen artis densifikasyonun yogun bir sekilde artisindan
kaynaklanmaktadir. Taramali elektron mikroskobu goriintiilerinin de destekledigi
gibi 1100°C den 1200°C ye gecildiginde yapidaki por miktarinin gozle goriiliir bir

sekilde azalmasi sertlik degerinin artisini desteklemektedir [49].

Basma mukavemeti sonuglart incelendiginde yine sinterleme sicakligi ile beraber
basma mukavemeti degerlerinde artis meydana geldigi fakat 1300°C’de basma
mukavemetinin  diistiigii  goriilmistiir. Yapida B-TCP fazinin olusmast ve
hidroksiapatitin sicaklikla beraber dekompozisyona ugramasi ve olusan yeni fazlar

basma mukavemetindeki azaliginin nedeni olabilir [50].
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9. GENEL SONUCLAR

Organik hidroksiapatitin 1000°C, 1100°C, 1200°C ve 1300°C’lerde sinterlenmesi

sonucu elde edilen sonuglar 6zetlenmistir.

1.

Biiyiikbas hayvan kemiginin kalsinasyonu sonucu elde edilen hidroksiapatit
toz saf hidroksiapatit olarak bilinen JCPDS: 09-432 ile uyusmaktadir.
Sinterleme sicakliklarinin artirilmasiyla beraber yapida dekompozisyondan
dolay1 B-TCP ve sodyum igerikli fazlar olugsmustur. Bu fazlarin sinterleme
sicakliginin arttirilmastyla beraber miktarlarinda artis goriilmustiir.

Mikroyap:r  goriintiileri  incelendiginde, sicaklik artisi ile beraber
densifikasyonun gerceklestigi gozlenmistir. Sinterlenen numunelere ait
mikroyap1 goriintiilerinde acik, koyu gri ve siyah bdlgelerin olusumu
gozlenmis ve mikroyapidaki bu bolgeler XRD analizleri sonucu yapida
varlig1 belirlenen sodyumca zengin fazlara dayandirilmastir.

Yogunluk degerlerinde sinterleme sicakliginin artmasiyla beraber artig
gorilmiistiir. En diisiik yogunluk degeri olan 2.46 g/cm3degerine 1000°C’de
rastlanirken 1300°C’de yogunluk degeri 3.02 g/cm3’e yiikselmistir. Relatif
yogunluk degeri de %78’den %95’e yiikselmistir.

Sicaklikla beraber densifikasyon sonucu sertlik degerlerinde artig
goriilmiistiir. Numunelere ait en diisiik sertlik degeri 81 HV iken en yliksek
deger 494 HV dir.

Basma mukavemeti sonuclari1 incelendiginde en diisiik deger 1000°C’de 27
MPa iken en yiiksek deger 1200°C’de 60 MPa’dir ve 1300°C’de basma

mukavemeti degeri 32 MPa’ya diigmiistiir.
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