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ÖZET 

 

Yüksek Lisans Tezi 

 

Zn-Ag-Fe NANOKRİSTAL ALAŞIMLARIN ÜRETİLMESİ VE ÖZELLİKLERİNİN 

İNCELENMESİ 

 

İlker Emin DAĞ 

 

Zonguldak Bülent Ecevit Üniversitesi 

Fen Bilimleri Enstitüsü 

Nanoteknoloji Mühendisliği Anabilim Dalı 

 

Tez Danışmanı: Doç. Dr. Barış AVAR 

Ağustos 2019, 125 sayfa 

 

Bu çalışmada, ileride implant ve stent malzemesi olarak kullanılmak üzere saf Zn, Zn-3Ag-xFe 

(x=0, 1, 3, 5) (ağ.%) nanokristal alaşımları mekanik öğütme/alaşımlama tekniği ile argon 

atmosferinde üretilmiştir. 5, 10 ve 20 saatlik öğütme işlemi sonrası elde edilen toz parçacıkların 

morfolojisi, boyutu ve yapısal değişimleri incelenmiştir. SEM analizi sonuçları, öğütme 

süresince başlangıç elementel toz parçacıklarının soğuk kaynaklanma mekanizmasıyla 

tabakalaştığını ve daha sonra gevrek kırılma ile parçalandığını göstermiştir. 20 saatlik öğütme 

sonrası elde edilen toz numunelerin EDX analizlerinden, yapıyı oluşturan elementlerin birbiri 

içerisinde homojen bir dağılıma sahip olduğu anlaşılmıştır. Lazer kırınımlı parçacık boyut 

analizi sonuçları; saf Zn tozlarının en iyi üniform dağılımına, Zn-3Ag-1Fe alaşımının ise en 

düşük homojenliğe sahip olduğunu göstermiştir. XRD analizlerinden alaşımların yapısında saf 

Zn fazının yanısıra AgZn3 ve Fe3Zn10 intermetalik fazlarının oluştuğu belirlenmiştir. Bununla 

birlikte, toz parçacıklardaki kristalit boyutun artan öğütme süresine bağlı olarak azaldığı, örgü 

gerinimi değerlerinin ise plastik deformasyon sonucu attığı tespit edilmiştir. 
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ÖZET (devam ediyor) 

 

Nanokristal tozların preslenip sinterlenmesi sonrasında alaşımların yoğunluk ve porozite 

değişiminin toz boyut dağılımı üniformluğuna bağlı olduğu anlaşılmıştır. Ayrıca, Zn-3Ag-5Fe 

alaşımının en yüksek sertliğe ve aşınma direncine sahip olduğu belirlenmiştir. Hank’s tuz 

çözeltisi içerisinde gerçekleştirilen elektrokimyasal testler sonucunda korozyon hızının en 

yavaş olduğu malzeme saf Zn olurken, Ag elementi ilavesiyle korozyon hızı artmıştır. Fe 

miktarının artmasıyla ise korozyon hızında düşüş meyadana gelmiştir. Sitotoksisite testleri 

sonucunda hücre canlılığının en yüksek olduğu alaşım Zn-3Ag-5Fe olarak belirlenmiştir. 

 

Anahtar Kelimeler: Zn-esaslı alaşımlar, Nanokristal, Mekanik öğütme/alaşımlama, 

Biyomalzeme, Mekanik özellikler, Korozyon 

Bilim Kodu:  
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ABSTRACT 

 

M. Sc. Thesis 

 

PRODUCTION OF Zn-Ag-Fe NANOCRYSTALLINE ALLOYS AND 

INVESTIGATION OF THEIR PROPERTIES 

 

İlker Emin DAĞ 

 

Zonguldak Bülent Ecevit University 

Graduate School of Natural and Applied Sciences 

Department of Nanotechnology Engineering 

 

Thesis Advisor: Assoc. Prof. Dr. Barış AVAR 

August 2019, 125 pages 

 

In this study, pure Zn, Zn-3Ag-xFe (x = 0, 1, 3, 5) (wt%) nanocrystalline alloys for future use 

as implants and stent materials were produced under argon atmosphere by mechanical 

milling/alloying technique. The morphology, size, and structural changes of the powder 

particles for 5, 10 and 20 hours of milling were investigated. SEM analysis results showed that 

during the milling, the initial elemental powder particles were layered by cold welding 

mechanism and then broken by brittle fracture. From EDX analysis of the 20 h milled powder 

samples, it was understood that the elements constituting the alloy structure had a homogeneous 

distribution within each other. Laser diffraction particle size analysis results showed that the 

pure Zn powders had the best uniform distribution and Zn-3Ag-1Fe alloy had the lowest 

homogeneity. It was determined from XRD analysis that AgZn3 and Fe3Zn10 intermetallic 

phases were formed in addition to pure Zn phase. However, it has been found that the crystallite 

size decreases with increasing milling time, and the lattice strain values increases as a result of 

plastic deformation. 
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ABSTRACT (continued) 

 

After pressing and sintering the nanocrystalline powders, it was found that the density and 

porosity changes of the alloys depend on the uniformity of powder size distribution. In addition, 

Zn-3Ag-5Fe alloy has the highest hardness and wear resistance. As a result of the 

electrochemical tests in Hank’s salt solution, the lowest corrosion rate was observed in pure Zn, 

and the corrosion rate increased with the addition of Ag element. Also, as the amount of Fe 

increased, the corrosion rate decreased. From the cytotoxicity test results, the Zn-3Ag-5Fe alloy 

was found to have the highest cell viability. 

 

Keywords: Zn-based alloys, Nanocrystalline, Mechanical milling/alloying, Biomaterial, 

Mechanical properties, Corrosion 
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BÖLÜM 1 

 

GİRİŞ 

 

1.1 BİYOMALZEMELER 

 

1.1.1 Biyomalzemelerin Tarihsel Gelişimi 

 

Biyomalzemelerin tanımı kimya, malzeme bilimi ve biyoloji alanındaki gelişmelere bağlı 

olarak yıllara göre farklılık göstermiştir. En eski resmi tanımlamalardan biri Clemson 

Üniversitesi - Biyomalzeme Bölümü tarafından 1976 yılında “Canlı sistemler içinde 

implantasyon veya dokuyla etkileşim için tasarlanmış sistemsel veya farmakolojik inert bir 

madde” olarak betimlenmiştir [1]. Biyomalzemeler yapay organlar, iyileştirici malzemeler veya 

doğal vücut dokularının yerine kullanılabilecek implantlar şeklinde olabilirler. 1986 yılında 

Avrupa Biyomalzeme Topluluğu Çizelge 1.1’de gösterildiği şekliyle biyomalzeme gruplarını 

tanımlamıştır. 

 

Çizelge 1.1 Biyomalzeme grupları için farklı tanımlamalar [2, 3]. 

Kavram Tanımlama 

Biyomalzeme Canlı olmayan, medikal bir alette kullanılan ve biyolojik sistemlerle etkileşime geçmesi 

istenen malzemelere denir. 

İmplant Epitel dokunun altına tamamen veya kısmen gömülmüş, vücut içine yerleştirilmiş bir veya 

daha fazla malzemeden yapılmış herhangi bir tıbbi alete verilen isimdir. 

Protez Vücudun uzuv, organ veya dokusunun yerine geçen herhangi bir alettir.  

Yapay Organ Vücuttaki herhangi bir organın fonksiyonunu kısmen veya tamamen üstlenen herhangi bir 

medikal alettir. 

 

Biyomalzeme üretimi ve kullanımı her ne kadar yeni bir disiplinlerarası çalışma alanı gibi 

gözükse de uygulamaları binlerce yıl öncesine dayanmaktadır. Mısır mumyaları üzerinde tespit 

edilen gözlük camları, metal burunlar ve fildişleri bunlara iyi birer örnektir. Antik 

Teotihuakandan (Meksika) 1600 yıllık bir 35-40 yaşlarında kadın iskeleti incelenildiğinde 
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mineral taşlarından dişlerin eksik dişler yerine Şekil 1.1’de gösterildiği gibi yapay diş olarak 

kullanıldıkları tespit edilmiştir. 

 

 

Şekil 1.1 Diş implantı takılmış antik çağdan kalma Teotihuakan kadın iskeleti [4]. 

 

Benzer olarak M.Ö. yıllarda dizayn edilip 19. Yüzyılın ortalarına kadar kullanılmış olan insan 

vücuduna implante edilmiş bronz ve bakır kemik implantları eski çağlardan bu yana 

biyomalzeme kullanımına örnek olarak gösterilebilir. Altının, dişçilik alanında biyomalzeme 

olarak kullanımı M.Ö. 2000 yılına kadar giderken Hipokrat yazılarında altın tellerle dikilen 

yaralardan bahsetmektedir. 1880’li yıllarda ortopedi alanında kullanılan kadavra kemikleri ve 

fildişi de biyomalzeme sınıfına dâhil edilebilir [1]. Farklı tip biyomalzemelerin yıllara göre 

gelişimi ve kullanımı Çizelge 1.2’de verilmiştir. İlgili çizelgeden görülebileceği üzere ilk 

kullanılan biyomalzemeler korozyona uğramayan altın ve platin gibi metalik 

biyomalzemelerdir. 1940’lardan itibaren kontrollü polimerizasyon ve bazı kimyasallar 

sayesinde elastik ve camsı yapı özellikleri kazandırılmış polimerik implantlar, biyomalzeme 

olarak kullanılabilir hale gelmiştir. Özellikle karbon esaslı kompozit malzemeler inert 

özelliklere sahip olmaları dolayısıyla kanla temas eden uygulamalar için oldukça önemli hale 

gelmişlerdir. Tamamen implante edilebilir kalp, 1980’lerde polikarbonat gövde, pirolitik 

karbon kalp kapakçığı, paslanmaz çelik kapakçık çerçevesi, PETP kapakçık kelepçeleri gibi 

birçok malzemenin birleşmesiyle üretilmiştir. 1990’lı yıllara gelindiğinde doku mühendisliği 

uygulamalarında ilk biyobozunur malzemeler kullanılmaya başlanmıştır. Son 10 yılda ise yüzey 

fonksiyonelleştirmesi, ilaç salınımı ve daha önce elektronik endüstrisinde kullanılan yüzey 

görüntüleme teknikleriyle birlikte nanoboyutlu biyomalzemeler ve nanoteknolojik yaklaşımlar 

ağırlık kazanmıştır. 
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Çizelge 1.2 Yıllara göre biyomalzemelerin gelişimi [1]. 

Yıl Uygulama Geliştiren 

M.Ö. 600 Burun rekonstrüksiyonu Shushruta 

18. yüzyıldan 19. 

yüzyıla kadar 

Demir, altın, gümüş ve platin teller ve çivilerin kemik 

kırıklarının stabilizasyonunda kullanımı 
- 

1860-1870 Cerrahi işlemlerde sterilizasyon başlangıcı J. Lister 

1893-1912 
Paslanmaz çelik çivi ve plakaların kemik kırık tedavisinde 

kullanılmaya başlaması 
W. A. Lane 

1912 
Korozyona dayanıklı vanadyum paslanmaz çeliğinin tıbbi 

uygulamlarda kullanılmaya başlaması 
W. D. Sherman 

1926 
Femur boynu kırığı tedavisinde ilk kez vidaların kullanılmaya 

başlaması 
E. W. Hey-Groves 

1926 
Molibden içeren korozyona uğramayan alaşımların 

geliştirilmesi 
M. Z. Large 

1931 Metil çivilerin femur boynu kırığında kullamılmaları M. N. Smith-Petersen 

1936 Vitalyum paslanmaz çeliği alaşımlarının geliştirlmesi 
C. S. Venable 

W. G. Stuck 

1938 İlk kalça protezi takılması P. Wiles 

1946 
Kalça protezinde uygun mekanik özelliklere sahip 

polimerlerin kullanımı 
J. Judet,R. Judet 

1952 Damar greftlerinin tekstil malzemeleriyle kullanımı 

A. B. Voorhees, 

A. Jaretzta, A. H. 

Blackmore 

1953 Damariçi balon uygulamaları A. Kantrowitz 

1958 Akrilik kemik dolgusunun kalça protezinde kullanımı J. Charnley 

1960 Kalp kapakçığı uygulaması A. Starr 

M. I. Edwards 

1980’ler Yapay kalp uygulamaları W. J. Kolff et al. 

1980’ler Bilgisayar kontrollü aletler, eletrotlar, akıllı malzemeler  

1990’lar Doku mühendisliği, yapay doku ve organların geliştirilmesi  

2000 ve sonrası Nanobiyomalzemeler  

 

1.1.2 Biyomalzemelerin Kullanım Alanları 

 

Günümüzde metal, seramik, polimer veya kompozit bileşimli biyomalzemeler birçok farklı 

alanda kullanılmaktadır. Ortopedik alanda kalça, diz, omuz, el ve bilek implantı olarak 

kullanılan biyomalzemelerin bazı uygulamaları Şekil 1.2 ve 1.3’de gösterilmiştir.  
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Şekil 1.2 a) Mg esaslı ön çapraz bağ arayüz vidaları, b) Mg kelepçeler, c) ön çapraz bağ tedavisi 

için greft uygulamasında Mg vida ve kelepçelerin ortopedik olarak tedavide 

kullanımı [5]. 

 

 

Şekil 1.3 Alümina esaslı seramik kalça implantı [6]. 

 

Kardiyovasküler alanda ise stent, stent greftleri, yapay kalp kapakçığı gibi uygulamalarda 

kullanılan biyomalzemeler Şekil 1.4’de belirtilmiştir. 

 

Şekil 1.4 Nitinol (Ni-Ti) alaşımından yapılmış a) damar Stenti b) anevrizma Kelepçesi [7]. 
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Doku mühendisliği iskeleleri (scaffold), son zamanlarda 3-boyutlu yazıcı teknolojisinin 

gelişimiyle önem kazanmış, arzu edilen yapısal geometriye sahip malzemelerin 

üretilebilmesine imkân sağlamıştır. Bu biyomalzemeler hem doku iyileşimi hem de yük taşıma 

için mekanik destek vazifesi gören yapılar olarak kullanılabilmektedirler. Şekil 1.5’de 

nanokompozit PLA/HA malzemeden 3 boyutlu yazıcı ile farklı büyüklüklerde üretilmiş doku 

iskeleleri görülmektedir. 

 

 

Şekil 1.5 3 boyutlu yazıcı ile üretilmiş nanokompozit PLA/HA doku iskeleleri [8]. 

 

Göz dokuları, körlüğe kadar varan rahatsızlıklardan etkilenebilir. Gözlük camından lense kadar 

birçok malzeme, biyomalzeme alanına dâhil edilebilirken bunların dışında yapay kornea, yapay 

endotel, göz içi lensleri ve glakom için implantlar, göz alanında biyomalzeme kullanımına 

örnek olarak gösterilebilir. Şekil 1.6’da yapay kornea ve göz içi lensler görülmektedir. 

 

 

Şekil 1.6 a) Yapay kornea ve b) göz içi lensleri [9]. 

 

Yemek ve sıvılar ağız yoluyla alındığı için dişler ve destekleyici dokuların bakteriyel olarak 

enfekte olma ihtimali oldukça yüksektir. Bu nedenle dişlerde oluşan oyuklar, çürükler veya diş 

kayıpları birçok farklı diş implantıyla tedavi edilebilir. Şekil 1.7’de diş dolgusu olarak 

kullanılan biyoseramik malzemeler, Şekil 1.8’de de diş kökü implantı ve yapay diş etleri 

görülmektedir.  
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Şekil 1.7 Diş uygulamalarında dolgu malzemesi olarak kulanılan çeşitli biyoseramik 

malzemeler [10]. 
 

 

Şekil 1.8 a) Diş kökü implantı ve b) yapay diş etleri [9]. 

 

1.1.3 Biyomalzeme Karakteristikleri 

 

İlaç salınımı, yapay deri, yapay organ gibi daha birçok alanda kullanılan biyomalzemelerin 

dizaynı ve seçimi; uygulama yeri, sahip olması istenen özellik ve kullanılacak süre gözönünde 

bulundurularak yapılmalıdır [11]. Bir malzemenin biyomalzeme olarak karakterize edilebilmesi 

için Şekil 1.9’da gösterildiği gibi iltihapa sebep olmaması, vücutta toksik ve alerjik 

reaksiyonlara yol açmaması, biyouyumlu, biyofonksiyonel, biyoaktif, biyoinert ve sterilize 

edilebilir özellikte olması gereklidir.   
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Şekil 1.9 Biyomalzemelerin karakteristikleri [12,13]. 

 

Yapay organ, doku büyümesi veya ilaç salınımında biyomalzeme olarak kullanılacak olan her 

malzeme vücutta alerjik reaksiyonlara veya iltihaplanmaya neden olmayacak özellikte 

olmalıdır. Bu yüzden biyofonksiyonellik, biyouyumluluk, kimyasal ve mekanik kararlılık 

biyomalzeme seçimi için oldukça önemlidir [14,15].   

 

Bir malzemenin biyouyumluluğu “özel bir uygulamada malzemenin bulunduğu yerde uygun 

bir şekilde işlevini yerine getirmesi” olarak tanımlanabilir [2,16]. Bu ifade; malzemenin veya o 

malzemeden çıkan herhangi bir korozyon ürününün hücre ölümü, kronik iltihaplanma veya 

herhangi bir şekilde doku ve hücre fonsiyonlarını olumsuz bir şekilde etkilememesi anlamına 

gelmektedir. Biyomalzemeler sadece biyogüvenli veya sitotoksik ve bozunum açısından 

biyokararlı olmakla kalmayıp aynı zamanda herhangi bir yapısal biyouyumluluk için biyolojik 

ihtiyaçları da karşılamalıdır. Diğer bir deyişle herhangi bir amaçla kullanılacak 

biyomalzemenin şekli, içyapısı ve dizaynı yerleştirileceği doku, organ ve hücreler incelenerek 

yapılmalıdır [3].  

 

Biyoinert malzemeler, vücuda yerleştirilen malzeme ile doku arasında herhangi bir kimyasal 

reaksiyon olmamasını ifade etmektedir. Biyoinert malzemelere örnek olarak Şekil 1.10’da 

gösterilen alümina, zirkonya ve titanyum alaşımları örnek olarak verilebilir [16].  

 

Biyo

malzeme

Biyo

fonksiyonel

Biyo

aktif

Biyo

inert

Sterilize 

Edilebilir

Biyo

uyumlu
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Şekil 1.10 a) Zr diş implantı [17], b) çeşitli Al2O3 biyomalzemeler [18] ve c) HA kaplanmış Ti-

6Al-4V implant [19]. 

 

Biyoaktif malzemeler, kemik dokusuyla osseointegrasyon denilen bir bağlanma gerçekleştirir. 

Bu işlem sırasında kemik hücreleri, implant yüzeyini kaplayarak kemik dokusu, implant 

yüzeyine bağlanır. Biyoaktif malzemelere örnek olarak kalsiyum fosfat, hidroksiapatit ve 

vitroseramik malzemeler örnek olarak gösterilebilir [16]. 

 

Biyofonksiyonellik, bir malzemenin etkin bir şekilde dizayn edilme amacına uygun olarak 

yeterli sürede çalışabilmesini ifade eder. Örneğin, uzun süreli olarak dokuyla temas edecek olan 

biyomalzemeler bozunmamalı ve bununla beraber kullanımda olduğu süre boyunca kimyasal, 

mekanik ve fiziksel olarak kararlı bir yapıda kalmalıdır [14,20].  

 

1.1.4 Biyomalzemelerin Özellikleri 

 

1.1.4.1 Fiziksel Özellikler 

 

Fiziksel özellikler, biyomalzemede hücre yapışması için temel faktördür. Hücreler, 

biyomalzemelerin yüzeyine yapıştıkları zaman hücre ve yüzey arasında fiziksel ve kimyasal olarak 

tepkime gerçekleşirken bu tepkimeler; hücre davranışı, biyomalzeme yüzey özellikleri ve çevresel 

faktörlerden etkilenirler. Biyomalzeme yüzey özellikleri ıslanabilirlik, pürüzlülük, sertlik ve 

kimyasal bileşim gibi özellikleri kapsamaktadır [21]. Islanabilirlik (hidrofobiklik/hidrofiliklik), sıvı 

ile katı yüzeyinde meydana gelen moleküller arası yüzey ilişkisine etki eden parametreleri 

belirtmektedir.  Hidrofobik yüzeyler, hidrofilik yüzeylere göre daha fazla protein absorbanı olarak 

davranmaktadır [22]. Ayrıca malzemelerin pürüzlü veya pürüzsüz olması hücre davranışlarında 

etkin bir rol oynamaktadır. Pürüzlü ve pürüzsüz yüzeylerin molekül ve hücrelerle farklı oranda 

temas oranı vardır. Bu farklılık, biyolojik birimlerin yapı ve fonksiyonlarını etkilemektedir. Genel 

olarak pürüzlü yüzeylerdeki hücrelerin çoğalması, pürüzsüz yüzeylerdekine göre çok daha fazladır 
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[21]. Düşük sürtünme istenen ortopedik eklem gibi implantlarda ise ayna parlaklığında 

biyomalzemeler tercih edilmektedir [23].  

 

1.1.4.2 Kimyasal ve Biyolojik Özellikler 

 

Biyomalzemenin kimyasal özellikleri; hücre bağlanması, malzemenin kimyasal kararlılığı ve 

reaktivitesini etkileyen en önemli unsurlardan biridir. Biyomalzeme alanında korozyonun en 

tehlikeli olduğu malzemeler, metalik biyomalzemelerdir. Örneğin, açık havada inert veya pasif 

olan paslanmaz çelik malzemeler, genellikle uzun implantasyonlar sonucu vücutta kronik alerji 

ve toksik reaksiyonlara sebep olmaktadır [24–26]. Korozyon dayanımı, implantların uzun süreli 

kullanımı hakkında fikir verebilir. Vücudun çeşitli kısımları farklı ph değerlerine sahip 

olduğundan dolayı vücudun belirli bir noktasında iyi bir şekilde çalışan malzeme, başka bir 

kısmında asidik erozyon ve oksidasyon nedeniyle korozyona uğrayabilir. Çizelge 1.3’de 

vücudun farklı kısımlarında kullanılan metalik malzemeler için korozyon tipleri ve ilgili 

implantlar gösterilmektedir. 

 

Çizelge 1.3 Genel metalik implantlarda meydana gelen korozyon tipleri [27]. 

Korozyon Tipi Malzeme İmplant Bölgesi İmplant Şekli 

Çukurcuk 
304 SS, kobalt esaslı 

alaşım 
Ortopedik/diş 

 

Çatlak 316L paslanmaz çelik Kemik plaka ve 

vidalarında 

 
 

Gerilimli korozyon 

çatlaması 

 

CoCrMo, 316L SS 
Sadece laboratuvar 

koşullarında - 
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Çizelge 1.3 (devam ediyor) 

Korozyon yorulması 316 SS, CoCrNiFe Kemik çimentosu 

 

Aşınma korozyonu Ti6Al4V, CoCrSS 
Bilyalı eklem 

parçalarında 

 

Galvanik korozyon 

304SS/316SS, CoCr + 

Ti6Al4V, 

316SS/Ti6Al4V veya 

CoCrMo 

Diş implantları, 

vidaları ve somunları 

 

Seçici liç Amalgam Diş implantları 

 

 

Korozyon, genellikle deniz kıyılarında meydana gelen suda çözünen iyonlar tarafından 

hızlandırılır. Normal şartlarda insan vücut sıvıları, Na+ ve Cl- iyonlarının çoğunluğunu 

oluşturduğu % 0.9’luk iyon oranına sahiptir. Bu sıvılar, doğal olarak 37 oC ve 1 atm basınç 

altında 7.2-7.4 arasında ph oranlarına sahipken ameliyat veya yaralanma durumunda ise 

iltihaplı hücre salgıları nedeniyle yaklaşık 3-4 değerlerine düşebilmektedir [28]. İdeal 

biyomalzemeler uzun implantasyonlarda bile en zor koşullara dayanabilecek şekilde dizayn 

edilmelidir. Şekil 1.11’de bazı metalik biyomalzemelerin sitotoksik özellikleri ile 

elektrokimyasal olarak korozyon direncinin biyouyumluluğa olan etkisi gösterilmektedir. 
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Şekil 1.11 a) Bazı metallerin sitotoksiklikleri ve b) polarizasyon direnciyle biyouyumluluk 

arasındaki ilişki [29]. 

 

1.1.4.3 Mekanik Özellikler 

 

Biyomalzemelerin mekanik özellikleri, kullanım yeri ve amacına göre büyük önem 

taşımaktadır. Young modülü, süneklik, çekme dayanımı, akma dayanımı, basma dayanımı, 

yorulma ve aşınma biyomalzemelerde etkili olan temel mekanik özelliklerdendir. Bu özellikler, 

insan vücudundaki her doku farklı olduğu için ayrı ayrı değerlendirilmektedir [30]. Örneğin, 

sıkı (kortikal) kemik dokunun Young modülü 10-30 GPa arasında değiştiğinden ideal yük 

taşıyıcı implant gerilim kalkanı etkisi olmaması için bu değere yakın bir değere sahip olmalıdır 

[3]. Ancak yük taşıyıcı olarak en çok tercih edilen bazı implant malzemeler, bu değerlerin 

oldukça üstündedir (Çizelge 1.4). Bununla beraber yüksek akma ve basma dayanımı, 

implantlarda kırılmayı önleyerek mekanik stabiliteyi sağlarken süneklik, özellikle dişçilik 

alanındaki biyomalzemelerde oldukça önemlidir.  

 

Çizelge 1.4 Bazı metalik implant malzemeleri ve kortikal kemiğin mekanik özellikleri [31]. 

Malzeme 
Elastik (Young) 

Modülü/GPa 
Çekme Dayanımı/MPa 

Kırılma Tokluğu (MPa 

√𝒎) 

CoCrMo alaşımları 240 900-1540 ~100 

316L paslanmaz çelik 200 540-1000 ~100 

Ti alaşımları 105-125 900 ~80 

Mg alaşımları 40-45 100-250 15-40 

NiTi alaşımı 30-50 1355 30-60 

Sert (Kortikal) kemik 10-30 130-150 2-12 
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Bunların yanında sertlikteki artış, aşınmayı azaltarak implantin kırılma ihtimalini azaltmaktadır 

[32]. Aşınma, yakın temas halindeki iki yüzeyin hareketi sonucu malzeme yüzeyinde meydana 

gelen hasar olarak tanımlanabilir. Dolayısıyla, malzemedeki hasar miktarı, sertliğe oldukça 

bağlıyken uygulanan yük miktarı ve yüzey pürüzlülüğü de aşınma hususunda etkin olan 

faktörlerdir [33,34]. Özellikle kalça implantları, farklı malzemelerin kaplanmasıyla 

üretilmektedir. Çizelge 1.5’de yüzeyi kaplanmış farklı malzemelerden üretilen kalça 

implantlarındaki aşınma miktarı bilgisi verilmektedir.  Farklı tipte malzeme kullanımı aşınmayı 

arttırırken, seramik üzeri seramik veya metal üzeri metal malzemelerde aşınnma miktarı 

azalmaktadır. Yüksek aşınma miktarı, doku iltihaplanmasına neden olabilir. İmplant 

yüzeyinden aşınma sonucu salınan herhangi bir partikül, dokuyla etkileşime girip vücudun 

bağışıklık sistemini harekete geçirerek makrofajlar tarafından implanta saldırılmasını 

tetikleyebilir. Bu durumda implant yüzeyi hasara uğrayarak gevşeme meydana gelecek ve 

implant işlevsiz kalacaktir. Bu durumu önlemek için aşınma direnci ve aynı tip metal çiftlerini 

kullanmak gerekmektedir [35–38]. 

 

Çizelge 1.5 Kalça implantlarında farklı malzeme çiftleri için aşınma ile meydana gelen yıllık 

malzeme kaybı [39, 40]. 

Malzeme Çifti Abrazif Aşınma Hızı (µm/yıl) 

Co-Cr-Mo / Yüksek molekül ağırlıklı polietilen (UHMWPE) 200 

Al2O3 / UHMWPE) 20-130 

Al2O3 / Al2O3 1-10 

 

Ayrıca mekanik olarak kalça, eklem ve kalp kapağı implantları, çevrimsel yüklerin implant 

üzerinde uygulanmasıyla oluşabilecek kırılma ve bozulmaya karşı dayanıklı olmalıdır. 

Çevrimsel yüklerin genliği yüksek olursa bu malzemede yorulma sonucu hasara neden olabilir 

[12]. Omurlar arasındaki disklerde kullanılacak olan biyomalzemeler, vücut ağırlığının omurga 

kemiği ve kaslar arasındaki sıkışmaya neden olan yüklerden dolayı belirli basma mukavemetine 

sahip olmalıdır. Örneğin, bir yük kaldırma hareketi esnasında 2500 N değerine ulaşan kuvvet 

miktarı, diskler arasında yaklaşık 1 MPa basınç yaparken merdiven çıkma hareketi esnasında 

bu deger 0.5-0.7 MPa olarak ölçülmüştür [41]. Çizelge 1.6’da 70 kg ağırlığındaki bir insanın 

çeşitli aktiviteler sonucu, L-3 omuruna etkiyen kuvvetler listelenmiştir. 
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Çizelge 1.6 Çeşitli aktiviteler sonucu omurlar arasına etkiyen kuvvetler [42]. 

Aktivite Diske Etkiyen Kuvvet (N) 

Sırtüstü yatış 294 

Ayakta durma 686 

Yürüme 833 

Öksürme 1078 

Zıplama 1078 

Gerinme hareketi 1176 

Dizleri bükerek 20 kg yük kaldırma 2058 

Dizler gergin bir halde 20 kg yük kaldırma 3332 

 

Mekanik özellikler, özellikle doku mühendisliği alanında sıkça kullanılan kök hücreler ve 

farklılaşan hücrelerin kullanımı açısından da önemli bir yer tutar. Kök hücreler, 

biyomalzemelerin matriks elastikliğini hissedebilir. Bunun yanında mekanik işaretler, hücre 

yönlenmesi, büyüme hızı ve morfolojik değişiklikler gibi fizyolojik davranışları değiştirebilir. 

Mekanik özellikleri doku veya organla aynı olan biyomalzemeler, özellikle hücre 

adaptasyonunu arttırarak hızlı bir şekilde kök hücrelerin çoğalmalarını ve farklılaşmalarını 

teşvik eder [43]. İnsan vücudundaki dokuların farklı mekanik özellikleri, araştırmacıları en 

uygun malzemeyi bulmak için detaylı bir şekilde araştırma yapmaya itmiştir. Şekil 1.12’de 

metal, seramik, polimer, kompozit malzemeler ve kemiğin elastik modülü, yoğunluk, kırılma 

tokluğu ve basma mukavemeti ilişkileri gösterilmiştir. 
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Şekil 1.12 Metal, teknik seramikler, kompozitler, ve fiber takviyeli plastiklerin kemik ile olan 

a)rijitlik, b) mukavemet ve c) kırılma tokluğu özelliklerinin karşılaştırılması [44]. 
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1.2 BİYOMALZEME TÜRLERİ 

 

Yukarıda biyomalzemelerin dizaynında ve kullanım yerlerinde etkin olan faktörler 

sıralanmıştır. Biyomalzemelerin üretim sürecinde tasarım ve kullanılacak malzeme özellikleri 

gibi birçok faktör bulunmaktadır. Biyomalzemeleri tam olarak anlayabilmek için üretildikleri 

malzemenin özelliklerini kavramak gereklidir. Şekil 1.13’de gösterildiği gibi biyomalzeme 

türlerini temel olarak 4 farklı sınıfa ayırabiliriz. 

 

 

Şekil 1.13 Biyomalzeme türleri [1]. 

 

1.2.1 Polimer Esaslı Biyomalzemeler 

 

Polimerler, monomer denilen birçok ufak birimin kovalent bağla birleşerek uzun zincirler 

oluşturduğu biyouyumlu organik malzemelerdir. Biyomalzeme alanında fiziksel ve kimyasal 

özellikleri uygun olan polimerler yaygın bir biçimde kullanılmaktadır [45]. Polimerlerin 

karmaşık şekillerle kolayca üretilebilebilmesiyle beraber implant malzemesi olarak protein gibi 

doğal veya sentetik kaynaklardan yapılabilirler [46]. Çizelge 1.7’de doğal ve sentetik polimerler 

ile bunların kullanım alanları gösterilmiştir. Polimerlerin biyomalzeme olarak kullanıldığı 

uygulamalarda bazı noktalar çok kritiktir. Polimerler, su almaya yatkın malzemeler olduğundan 

yüzey kimyası değişmeye yatkındır ve kullanılan polimer, biyobozunur polimer değilse vücuda 

toksik içerikler barındıran malzeme salınımı yapabilir [47,48]. Polimerlerin doğal veya sentetik 

olmasından bağımsız olarak, belirli dokularda kullanılan polimer alt sınıfları mevcuttur. 

Elastomerler, düşük gerilimlerde mükemmel bir uzama gösterirken yük kaldırıldığında hızla ilk 

boyutlarına dönebildiklerinden doku elastikliğinin önemli olduğu kardiyovasküler 

uygulamalarda kullanılması uygundur [46,49]. Hidrojeller ise su emebilen ve şişen polimerler 

olarak özellikle yumuşak doku uygulamalarında kullanılırlar [49]. Pratik uygulamalarda 

malzemelerin kullanımında belirgin bir ayrım yoktur. Örneğin, bir kalp kapağı metal, seramik 

veya poliner bir malzemeden yapılabilirken kalça implantları metal altlık üzerinden polimer 
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vasıtasıyla kemiğe bağlanabilir [3, 50]. Ancak tek bir araştırmacının dizayn, üretim ve 

uygulamaları yapması imkansız olacağından Ratner vd., biyomalzemeleri çoğunlukla dişçilik 

ve ortopedik alanda kullanılan sert doku biyomalzemeleri (metaller ve seramikler) ve 

kardiyovasküler ve plastik cerrahi alanda kullanılan yumuşak doku malzemeleri (genelde 

polimerler) olarak sınıflandırmıştır [50]. Her ne kadar yumuşak doku malzemeleri olarak 

sınıflandırılsa da bazı polimerler yük taşıma için sert doku uygulamalarında kullanılabilir. 

Çizelge 1.8’de yük taşıyıcı bazı sert doku polimerleri ve özellikleri gösterilmiştir. Yüksek 

molekül ağırlıklı polietilen (UHMWPE), yüksek rijitliği ve dayanımı sayesinde kalça implantı 

gibi eklem implantlarında baş kısma yerleştirilir [3]. Polimetilmetakrilat (PMMA) ise sahip 

olduğu yüksek sertlik ve mukavemete istinaden implant kemik arasına sünger kemik dokuyla 

kortikal kemik doku arasındaki mekanik özelliklerinden dolayı dişçilik ve kalça protezi gibi 

alanlarda yaygın olarak kullanılmaktadır [51–53]. Polietereterketon (PEEK); çok yönlü, 

biyouyumlu ve yüksek kimyasal kararlılığa sahip bir polimerdir. Özellikle karbon fiberle 

güçlendirilmiş PEEK seramik esaslı kalça implantlarının doku ile temas eden kısımlarında 

yüksek mukavemetlerinden dolayı tercih edilir [54–56]. 

 

Çizelge 1.7 Biyomedikal uygulamalarda kullanılan doğal ve sentetik polimerler [3,46]. 

Sentetik Polimer Tipi Uygulaması 

Polietilen Ortopedik eklem implantları 

Polipropilen Kalp kapağı, dikiş, şırınga 

Polidimetilsiloksan 
Göğüs implantlarında, kontak lenslerde, bilek implantlarda, yapay 

kalplerde, kalp kapağında 

Polietilenteraftalat Damar greftlerinde, dikişlerde, kan taşıma ünitelerinde 

Polimetilmetakrilat Diş implantlarında 

Polietilenglikol Yara bandajlarında 

Poly-ε-kaprolakton İlaç salınım aletlerinde 

 

Doğal Polimer Tipi Uygulaması 

Kollajen Ortopedik iyileşme matrisi, doku mühendisliği matrislerinde 

Hyaluronik asit Ortopedik iyileşme matrisi 

Glikosaminoglikan Ortopedik iyileşme matrisi 

Elastin Deri iyileşme matrisi 

Fibrin Hemostatik ürünler, doku sızdırmazlık maddeleri 

Kitosan Yara bandajlarında 

Alginat Yara bandajlarında 
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Çizelge 1.8 Sert doku uygulamalarında kullanılan polimerlerin mekanik özelikleri [51–56]. 

Özellik UHMWPE PMMA PEEK %30 karbon fiberli PEEK 

Young modülü (GPa) 0.8-2.7 3.3 3.6 13-21 

Çekme mukavemeti (MPa) 41 80 9.2 210 

Kopma uzaması (%) 450 5.5 50 1.3 

Su alma oranı (%) 0.0.-1 0.35 0.5 0.15 

 

1.2.2 Seramik Esaslı Biyomalzemeler 

 

Seramikler, genellikle yüksek sıcaklıklarda şekillendirilen iyonik veya kovalent bağla birbirine 

bağlanmış inorganik malzemelerdir. Biyouyumlu seramik malzemeler sınıflandırıldığında 

alümina, zirkonya, kalsiyum fosfatlar, biyoaktif camlar ve cam seramiklerden oluştukları 

görülür [57, 58]. Temel olarak kullanılan biyoseramikler Çizelge 1.9’da gösterilmiştir. 

 

Çizelge 1.9 Biyomedikal uygulamalarda kullanılan seramikler [39,46]. 

Seramik Türü Uygulaması 

Alümina 
Ortopedik eklemler, ortopedik yük taşıyıcı implantlar, implant kaplamaları, diş 

implantları 

Zirkonya Ortopedik eklem ve diş implantları 

Kalsiyum fosfatlar Ortopedik ve diş implant kaplamaları, diş implant malzemeleri, kemik greft malzemesi 

Biyoaktif camlar 
Ortopedik ve diş implantı kaplamaları, diş implantları, yüz rekonstrüksiyon parçaları, 

kemik greft malzemesi, kemik çimentosu 

 

Seramikler metallere göre korozyona çok daha dayanıklı sert malzemelerdir. Ancak iyonik 

bağların doğalarından dolayı oldukça kırılgandırlar. Seramiklerle doğal kemiklerin benzer 

kimyaya sahip olmaları onların ortopedik implantlarda ve diş malzemelerinde kullanımını 

yaygınlaştırmaktadır [46]. Çoğunlukla biyouyumlu seramikler insan iskeleti, kemikleri, 

eklemleri ve dişlerinin uyumuna bağlı olarak kullanılmaktadır. Seramik malzemeler dişçilikte 

yapay diş olarak kullanılır. Yüksek aşınma dayanımları sayesinde metalik implantlarda 

kaplama malzemesi olarak da yer alırlar [39,46]. Seramik malzemelerin vücut içerisindeki 

klinik uygulamaları Şekil 1.14’de gösterilmiştir. 
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Diş implantı: Alümina, Ca(OHOOH)2,HA 

HAkaplamalar, biyoaktif camlar 

 

 

   

    

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Şekil 1.14 Seramik malzemelerin vücut içindeki klinik uygulamaları [59]. 

 

1.2.3 Kompozit Esaslı Biyomalzemeler 

 

Kompozit bir malzeme, ASTM D3878-15 standardına göre en az iki malzemeden oluşan birbiri 

içinde çözünmeyen malzemelerin birleştirildiğinde belirli bir özellik kazanarak mühendislik 

uygulamalarında kullanılması olarak tanımlanır [60]. Örneğin, bir malzeme polimer kompozit 

diye adlandırılırsa bu polimer malzemeden oluşan sürekli bir matriks fazı ve başka bir 

malzemeden yapılmış sürekli bir faz halinde olmayan takviye fazını ifade eder [61]. Kompozit 

biyomalzemelerde matriks fazı olarak daha çok polimer malzemeler kullanılmaktadır. 

Kompozit malzemelerde sürekli matriks fazının rolü malzemenin mukavemetini belirlemekten 

ziyade mekanik yükleri süreksiz takviye fazına iletmektir. Bu nedenle takviye fazının mekanik 

Çene yüz rekonstrüksiyonu: Alümina, 

HA, biyoaktif cam 

Deri içine erişim aletleri: 

Biyoaktif cam seramikler, HA, 

pirolitik karbon kaplama 

İlyak kemik tedavisi: Biyoaktif 

cam seramikler 

Ortopedik yük taşıyıcı implantlar: 

Alümina, zirkonya  

Metal üzeri kaplamalar: HA, biyoaktif 

cam seramikler 

 

Kafatası tedavisi: biyoaktif camlar 

Göz lensi: Alümina 

Yapay kalp kapağı: 

pirolitik karbon kaplama 

Omurga tedavisi: HA, 

biyoaktif cam seramikler 
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özellikleri oldukça önemlidir. Takviye fazının özelliklerini etkileyen parametreler ile farklı 

şekle ve yöne sahip takviye fazları, Şekil 1.15 ve 1.16’da gösterilmiştir. 

 

 

Şekil 1.15 Takviye fazlarının özelliklerini etkileyen parametreler [61]. 

 

 

Şekil 1.16 Kompozit takviye malzemelerin farklı şekilleri ve matriks içinde bunların yönlenimi; 

a) sürekli fiberler, b) kısa ve rastgele yönlenmiş fiberler, c) yönlenmiş kısa fiberler, 

d) iki yönlü, e) küresel partiküller ve f) pulsu şekildekiler [62]. 
 

Biyomalzemelerde en çok kullanılan takviye elemanları karbon fiber, polimer fiber, seramik 

partiküller, cam fiberler ve partikülleridir. Çizelge 1.10’a göre bazı takviye elemanlarının 

mekanik özellikleri karşılaştırılmıştır.  Ayrıca son yıllarda takviye elemanı olarak karbon 

nanotüp, nanokil, silika, hidroksiapatit nanopartikülleri olarak eklenerek nanokompozit 

uygulamaları da yaygınlaşmaktadır [59].  
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Çizelge 1.10 Fiber veya partikül şeklinde kullanılan bazı biyokompozit malzeme takviyelerinin 

fiziksel özellikleri [63]. 

Takviye malzemesi 
Çekme elastik 

modülü (GPa) 

Çekme dayanımı 

(GPa) 

Yoğunluk 

(g/cm3) 

Çelik fiber 200 2.8 7.8 

Karbon fiber 585 3.8 1.94 

Aramid-kevlar fiber 185 3.4 1.47 

UHMWPE fiber 172 3 1 

Naylon fiber 6 1 1.14 

Polyester fiber 12 1.2 1.39 

Hidroksiapatit partikül 95 0.07 3.16 

Biyocam 45S5 partikül 35 0.04 2.66 

Cam fiber 72.5 3.45 2.5 

 

Biyokompozit malzemelerde matriks fazı olarak polimer, metal ve seramik esaslı malzemeler 

kullanılmaktadır. Polisülfon ve polieterketonun (PEEK) yüksek termal, mekanik ve kimyasal 

dayanım özellikleriyle uygun aşınma ve işlenebilme davranışlarıyla cerrahi implantlarda 

kompozit matrisi olarak kullanımları yaygındır [64]. Yüksek molekül ağırlıklı polietilen 

(UHMWPE) [C2H4]n monemerinin n sayıda polimerizasyonuyla oluşur ve yine ortopedik 

uygulamalarda yaygın olarak kullanılır [65, 66].  Şekil 1.17’de vücutta kullanılan bazı kompozit 

malzeme türleri ve yerleri gösterilmiştir. 
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Şekil 1.17 Kompozit malzemelerin vücut içindeki bazı klinik uygulamaları [33]. 

 

1.2.4 Metal Esaslı Biyomalzemeler 

 

Metaller uzun süredir medikal alanda kullanılmaktadır. Metallerin ilgi çekmesi onların eşsiz 

mekanik dayanım, süneklik, tokluk, aşınma dayanımı ve şekil alabilirlik özelliklerine sahip 

olmasından kaynaklanmaktadır. Biyouyumluluk açısından bakıldığında metallerin tarih 

boyunca her zaman fizyolojik ortamlarda inert davranış göstermeleri arzu edilmiştir. Bu konuda 

en çok kullanılan metalik malzemeler, paslanmaz çelikler (316 L gibi), kobalt-krom alaşımları 

ve titanyum alaşımlarıdır [32,67–72].  

 

Paslanmaz çelik malzemeler, yüksek mekanik özelliklere ve diğer metallere göre düşük 

maliyete sahiptir. Özellikle yük ve mukavemet gerektiren uygulamalarda temel olarak 

Kemik yerleştirme malzemesi: 

HA/PEG, CF/PTFE, PET/hidrojel, 

Biyocam/Poliüretan,  

Kalça İmplant tedavisi: 

CF/epoksi, CF/UHMWPE, 

CF/PTFE 

Damar grefti: 

hücre/PTFE, 

PET/kollajen 

Omurga kafes, çubuk, 

plaka, vida ve diskleri : 

CF/PEEK, CF/epoksi, 

PET/hidrojel 

Diş İmplantı: CF/C, Si/C 

Diş protezi: CF/C, 

GF/Polyester 

Diş köprüleri: CF/PMMA, 

UHWPME/PMMA 

Kemik Çimentosu: 

Titanyum/PMMA, Biyocam/BIS-

GMA, KF/PMMA 
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kullanılan malzemeler arasındadır. Bileşiminde demir ve en az %12 Cr içeren alaşımlardır 

[73,74]. 316 L paslanmaz çeliği eser miktarda karbon oranına sahip olduğundan krom karbür 

oluşturma ihtimali çok düşüktür. Sahip oldukları bu özellik paslanmaz çelik türleri içerisinde 

biyomalzeme olarak tercih edilme sebebidir [75]. Ortopedik alanında kullanım için mekanik 

özellikleri yeterli olmasına karşın paslanmaz çelik malzemeler insan vücudunda düşük 

biyouyumluluğa sahiptir. Düşük östeointegrasyon ve enfeksiyonlar paslanmaz çeliklerin en 

büyük sıkıntılarındandır [76]. Vücut içerisinde klorlü çevreden dolayı çukurcuk korozyonuna 

uğrayan bu çelik malzemeler nikel, krom gibi iyonları vücuda salarak alerjik reaksiyonlara 

sebep olurlar. Korozyon bölgesinde mekanik özellikler düşerek implantın kırılması oldukça 

olası hale gelir [77]. Şekil 1.18’de hasara uğramış bir paslanmaz çelik implantla Şekil 1.19’da 

paslanmaz çeliklerin implant türüne göre başarı oranları gösterilmiştir. 

 

  

Şekil 1.18 Bir hastada hasara uğramış paslanmaz çelik implantın radyografik görüntüsü [78]. 
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                     Kırık        Korozyon   Negatif      Kırılma    İmplantın      Yüksek 

             doku       olmadan  bükülmesi     Aşınma 

                                                       reaksiyonu   çatlama 

 

                        Femur            Diz             Radius          Tibia         Humerus 

                         Başı                         ve ulna kemikleri 

Şekil 1.19 a) Paslanmaz çelik implantların hasara uğrama sebepleri ve b) farklı anatomik 

pozisyonlardaki paslanmaz çelik implantların hasara uğrama yüzdesi [79]. 

 

Kobalt-krom alaşımları özellikle ortopedik alanda diz, omuz, kalça, kırık tedavi implantları, 

çene ve diş implantlarında kullanılmaktadır [80,81]. Bu alaşımların aşınma dayanımı 

paslanmaz çelikler ve titanyum alaşımlarının çok üzerindedir. Ancak düşük işlenebilirliğe ve 

stres kalkanı etkisiyle doku ile uyumsuzluk gibi negatif özelliklere sahiptirler [82]. 

 

Titanyum ve alaşımları; paslanmaz çeliğe göre yüksek biyouyumlulukları, düşük yoğunlukları, 

düşük Young modülleri ve mükemmel korozyon dirençleri nedeniyle biyomalzeme alanında 
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özellikle protez, damar implantları, kırık tedavi implantları gibi alanlarda oldukça fazla yaygın 

olarak kullanılmaktadırlar. Ayrıca, titanyum östeointegrasyona yatkın bir malzeme olduğu için 

uzun süreli implantasyonlarda başarı ihtimali diğer geleneksel metalik biyomalzemelere göre 

çok daha yüksektir [11]. Titanyum implante edildiği komşu dokuyla nanokalınlıkta oluşturduğu 

TiO2 oksit filmi sayesinde reaksiyon vermez ve pasifleşme özelliği göstererek alerjik ve toksik 

reaksiyon oluşumunu engeller [83,84]. Saf titanyumun biyouyumluluğu çok yüksek olmasına 

rağmen sertlik ve buna bağlı olarak aşınma dayanımı çok düşük olduğundan özellikle yük 

taşıma gerektiren uygulamalarda kullanılamamaktadır [84]. Birçok titanyum alaşımı içerisinde 

Ni-Ti alaşımları şekil hafızalı, süperelastik, yorulma ve bükme mukavemeti yüksek alaşımlar 

olarak ayrılmaktadırlar. Şekil hafızası malzemenin sıcaklıkla deformasyona uğratılması sonucu 

tekrar orijinal şeklini kazanabilme yeteneğidir. Nitinol ilk şeklinden 20 kat daha fazla 

deformasyona uğramasına rağmen başlangıçtaki boyutlarına dönebilmektedir. Ni-Ti 

alaşımlarının bu üstün özelliği sayesinde ortodontik kemerlerde, rehber tellerde, stentlerde ve 

ortopedik kelepçe gibi malzemelerde kullanılır [11,82,83]. Şekil 1.20 ve 1.21’de şekil hafızası 

etkisi ve medikal alanda Amerika Birleşik Devletleri Sağlık Bakanlığı’na bağlı Gıda ve İlaç 

Kurumunca (FDA) onaylanmış farklı tipte Ni-Ti biyomalzemeler görülmektedir. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Şekil 1.20 Polimer malzemelerdeki şekil hafızası etkisi [85]. 

 

 

 

3 Boyutlu yazıcı ile 

üretilmiş kompleks şekilli 

bir polimer malzeme 

ısıtılıp 2 farklı biçimde 

deforme ediliyor 

Soğuk durumda 

deforme şekiller 
Tekrar ısıtılarak malzeme 

ilk konumuna getiriliyor 
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Şekil 1.21 Çeşitli Nitinol (NiTi) stentler/ filtreler; (a) Simon Nitinol Filtre (SNF), FDA onaylı 

1990, (b) G2 (Bard Peripheral Vascular),  FDA’den 2005’de kalıcı kullanımı 

onaylandı 2008’de de çıkarılabilir kullanım için onay aldı, (c) OptEase, 2002’de 

kalıcı kullanımı onaylandı 2004’de de çıkarılabilir kullanım için onay aldı, (d) 

SafeFlo, 2008’de kalıcı kullanımı onaylandı, (e) Option, (f) Vena Tech LP, FDA 

onaylı 2001 ve (g) Biliary stent, FDA onaylı 1999 [86]. 

 

Metallerde biyoinert metalik malzeme olarak en çok kullanılan paslanmaz çelik, Co-Cr 

aalaşımları ve Ti alaşımlarının birbirlerine göre özelliklerinin karşılaştırmaları Çizelge 1.11’de 

ve bu malzemelerin vücut içerisinde kullanıldıkları yerler Şekil 1.22’de gösterilmiştir. 

 

Çizelge 1.11 Paslanmaz çelik, Co-Cr alaşımları ve titanyumun avantaj ve dezavantajları [87]. 

Alaşım Avantajları Dezavantajları 
Tipik 

Uygulamaları 

316L Paslanmaz 

Çelik 

*Kısa süreler için yüksek 

korozyon direnci 

*Düşük Maliyet 

*Kolay üretilebilir 

*Uzun süreli uygulamalarda 

korozyona uğrama 

*Yüksek Young modülü (stres 

kalkanı etkisi) 

*Ni ve Cr alerjisi 

*Geçici 

implantlar 

Co-Cr bazlı 

*Uzun süreler için yüksek 

korozyon direnci 

*Mükemmel aşınma ve 

yorulma dayanımı 

*Biyouyumluluk 

*Ni ve Cr alerjisi 

*Üretimi zor 

*Yüksek Young modülü(stres 

kalkanı etkisi) 

*Kalıcı 

implantlar 

Ti bazlı 

*Hafif 

*En iyi korozyon direnci 

*Mükemmel biyouyumluluk 

*Göreceli olarak düşük 

Young modülü 

*Düşük kayma mukavemeti 

*Düşük aşınma dayanımı 

*Pahalı 

*Yüksek Young modülü (stres 

kalkanı etkisi) 

*Kalça protezi 

*Diş vidaları 
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Şekil 1.22 Metal malzemelerin vücut içindeki bazı klinik uygulamaları [33]. 

 

1.3 BİYOBOZUNUR METALLER 

 

Biyobozunur metaller; vücutta korozyona uğramaları istenen, korozyon ürünleri vücutta toksik 

etki yaratmayacak ve doku iyileşmesini sağladıktan sonra vücutta herhangi bir kalıntı malzeme 

bırakmayacak nitelikte olması arzu edilen metallerdir. Biyobozunur metalleri karakterize eden 

iki temel özellik vardır. Bunlar; geçici destek ve bozunum özellikleridir. Bu yüzden implantlar 

vücutta geçici desteği sağlamalı ve bunun yanında bozunum ürünleri insan metabolizması 

tarafından özümsenebilen ve insan vücudunda bulunan elementlerden oluşmalıdır [88]. Bu 

yüzden biyobozunur metal olarak insan vücudunda yardımcı element olarak yer alan Fe, Mg, 

ve Zn esaslı malzemeler üzerinde araştırmalar yapılmaktadır [19]. 

Kafatası (plaka ve vida):  316L 

paslanmaz çelik, Co-Cr-Mo alaşımı, 

Ti, Ti-6Al-4V alaşımı.  

Kalça İmplant tedavisi: Ti-6Al-

4V,Co-Cr alaşımı, 316L  

Kalp Stenti: 316L, NiTi 

Omurga düzeltme : Ti-

6Al-4V,Ti-6Al-7Nb, 316L  

 

Diş İmplantı: Ti-6Al-4V, Ti, Ti-6Al-7Nb 

alaşımı 

 

Kemik fiksasyon tedavisi(plaka,vida,pin): Ti-

6Al-4V,Ti-6Al-7Nb, 316L  
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Biyobozunurluk aslında anodik ve katodik reaksiyonların olduğu klasik bir korozyon 

prosesidir. Bu korozyon prosesi aşağıdaki eşitliklerde olduğu gibi meydana gelmektedir. 

 

M → Mn++ ne- (anodik reaksiyon) (1) 

2H2O + 2e- → H2 + 2OH- (katodik reaksiyon (2) 

2H2O + O2 + 4e- → 4OH- (katodik reaksiyon) (3) 

Mn+ + nOH- → M(OH)n (ürün oluşumu) (4) 

 

Şekil 1.23’de biyobozunur malzemelerin fizyolojik ortam koşullarında bozunum mekanizması 

gösterilmektedir. Eşitlik (1)’deki gibi metalik biyobozunur malzemeler, anodik olarak 

yükseltgenir. Katodik reaksiyonda ise Mg esaslı malzemelerde eşitlik (2)’deki gibi su 

redüksiyonu olurken, Fe esaslı malzemelerde eşitlik (3)’deki gibi oksijen redüksiyonu 

olmaktadır. Çözünme intermalik fazlarla metal matriks arasındaki galvanik fazlardan oluşurken 

eşitlik (4)’deki korozyon ürün oluşumunun Şekil 1.23(a) ve (b)’deki gibi olması beklenir. 

Ancak implant çevresindeki fizyolojik ortamda bulunan yoğun miktardaki Cl-  iyonları özellikle 

demir esaslı alaşımlarda M(OH)n tabakasını kırarak Şekil 1.23 (c)’deki gibi çukurcuk 

korozyonuna neden olur. Genellikle demir esaslı malzemelerde çukurlarda klor iyonları 

birikerek ortamın da pH’ını değiştirmektedir [89]. Mg-esaslı biyomalzemelerde ise hızlı bir 

şekilde bölgesel olarak alkalileşme ve sonra tekrar pasifleşme davranışı görülür. Hızlı 

alkalileşen bölgelerde Ca+ ve P- iyonları korozyon ürünlerinde birikerek apatit formunda 

oluşmaktadır. Ancak bu tarz oluşumlar implantın entegrasyonunu veya mekanik özelliklerini 

bozarak Şekil 1.23(d)’deki gibi bir bozunmayla implant entegrasyonunu iyileşme olmadan yok 

edebilir [90].  
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Şekil 1.23 Biyobozunur metallerin bozunum mekanizması [88]. 

 

Biyobozunur metaller, medikal anlamda daha çok stent ve ortopedik alanda kemik tedavisi için 

incelenmişlerdir. Şekil 1.24’de stent ve vida olarak kullanılan aynı tip metalin bozunumu X-

ışını görüntüleriyle gösterilmiştir. Stentler, içi boş gövde şeklindedir ve ana fonksiyonları 

damar tedavilerinde içi boş yapı gövdesini muhafaza ederek damar daralması ve tıkanmasını 

önlemektir. Günümüzde metalik stent malzemesi olarak en çok 316L paslanmaz çelik, nitinol 

(Ni-Ti alaşımı), Co-Cr ile Ta alaşımları kullanılmaktadır [82,91]. Ancak bu metaller vücutta 

kalıcı oldukları için uzun süreli kullanımlarında restenoz denilen ve stent etrafında boş 

kanalların dolmasıyla sonuçlanan doku büyümesi meydana gelir. Buna benzer biçimde geç 

stent trombozu denilen ve tedavisi uzun süren (kan damarının kan pıhtısı veya trombositle 

engellenmesi) hastalığı da meydana gelmektedir. Bu hastalıkları önlemek için biyobozunur 

metaller düşünülmüş ve biyobozunur metallerin stent malzemesi olarak kullanıldıklarında; 

 

a) düşük miktarda pıhtı birikimi ve trombosit çoğalması, 

b) kafes kırılması sonucu olası restenozun önlenmesi, 

c) aynı damarda tedavi tekrarının ikincil bir işlem olmadan yapılabilmesi a, b ve c 

maddelerindeki sorunları giderebilirler  [92,93].  
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Ortopedik alanda implantlar kırılmış kemiğin sabit durmasını ve herhangi bir hareket veya yük 

oluşması durumunda mekanik destek sağlayıp kemiğin kendini hızlı bir biçimde tedavi etmesini 

sağlamaktadır. Ortopedik implantlar plaka, vida, tel veya çivi şeklinde olabilirler [94]. 

Ortopedik implant malzemesi olarak kullanılan paslanmaz çelikler, kobalt alaşımları, Ti ve 

alaşımları gerilim kalkanı (stress shielding), korozyon ve gerilimli korozyon çatlaması, 

metallerin dokularda birikimi, implantın çıkarılması için tekrar ikincil ameliyat zorunluluğu 

gibi sorunlara sahiptir. Bunların içinde en büyük sorun hastaya yapılacak olan ikincil bir 

ameliyatın varlığı ve oluşturduğu risklerdir [73,95]. Biyobozunur metaller ikincil bir ameliyatın 

varlığını önlemek için dizayn edilmişlerdir. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Şekil 1.24 Biyobozunur metalik implant örnekleri [96]. 

 

Biyobozunur metaller, kullanıldıkları yerlere göre belirli mekanik, kimyasal ve fiziksel özelliklere 

sahip olmalıdırlar [97]. Ayrıca bozunum ürünleri zararsız olmalı ve fizyolojik çevreyle uyumlu 

olmalıdır. Örneğin, biyobozunur stentler minimum 3-6 ay mekanik özelliklerini korumalı, yavaşça 

çözünmeli, 12-24 ay arasında tamamen yok olmalı, 300 MPa’dan fazla çekme mukavemetine sahip 

olmalıdır. Özellikle 316L paslanmaz çeliğinin sahip olduğu mekanik özellikler stent dizaynında 

altın özellik olarak kabul edilmektedir. Biyobozunur olarak optimum stent özellikleri, grafiksel 

olarak Şekil 1.25’de gösterilmiştir. Kemik implantlarının mekanik özellikleri, instentlere göre daha 

        Bozunur Metaller 

Bozunur kemik vidaları 

Bozunur      

stent 
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uzun süre korumalı ve özellikle elastik modülleri gerilim kalkanı etkisini yok etmek için kortikal 

kemiğe yakın olmalıdır [98–103]. 

 

 

 

Şekil 1.25 Biyobozunur metal stent uygulamaları için ideal mekanik özellikler. Stent 6-8 ay 

süreyle damarın kendini tekrar modelleyebilmesi için korumalıdır. Aynı zamanda 

ortopedik implantlarda bu süre en az 3-6 ay olmalıdır [88]. 

 

Çizelge 1.12’de stent ve ortopedik kemik implantları için ideal biyouyumluluk, mekanik 

özellikleri koruma süresi, başlangıçtaki mekanik özellikler ve korozyon özellikleri ayrıntılı 

olarak gösterilmiştir. Biyobozunur metalik malzemeler dizayn edilirken bu standartlara uyum 

sağlayıp sağlamadığına bakılmalıdır.  

 

Çizelge 1.12 Biyobozunur metal tasarlarken dikkat edilmesi gereken spesifik kriterler 

[98,104,107]. 

Kriter Stent Ortopedik İmplant 

Biyouyumluluk 

*Toksik olmamalı, iltihapa yol 

açmamalı, alerjik olmamalı 

*Zararlı iyon veya partikül bozunumu 

olmamalı 

*Endotel hücrelerin bağlanması 

sağlanırken yumuşak kas hücre 

bağlanması önlenmeli 

*Toksik olmamalı, iltihapa yol açmamalı, 

alerjik olmamalı 

*Zararlı iyon veya partikül bozunumu 

olmamalı 

*Östeoblast ve östeoclast bağlanmasını 

sağlamalı 

Mekanik 

özelliklerini koruma 

ve absorbe olma 

süresi 

*Mekanik özellikler en az 6-8 ay 

korunmalı 

*1-2 yıl arasında tamamen absorbe 

olmalıdır 

*Mekanik özellikler; 

Plaka ve vidalar için en az 6 ay östeotomi 

zımbaları için 3 ay süreyle korunmalı 

*1-2 yıl arasında tamamen absorbe 

olmalıdır 

Başlangıç mekanik 

özellikleri 

*Akma mukavemeti > 200 MPa 

*Çekme mukavemeti >300 MPa 

*Kopma uzaması > %15-18 

*Akma mukavemeti > 230 MPa 

*Çekme mukavemeti >300 MPa 

*Kopma uzaması > %15-18 

*Elastik modülü kortikal kemiğe yakın 

olmalı (10-20 GPa arasında) 

Korozyon davranışı 
*Korozyon hızı < 20𝜇m/yıl *Hidrojen 

üretimi <10𝜇𝐿/cm2gün olmalı 

*Korozyon hızı plaka ve vidalar için 500 

µm/yıl olmalı 

*Hidrojen üretimi <10𝜇𝐿/cm2gün olmalı 

Alerji 

Tekrar 

modelleme Mekanik  

sağlamlık 

Tam iyileşme 

Korozyon 

7 gün 6-8 ay yıllar 
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Çizelge 1.12’de gösterilen optimum özellikte biyobozunur metalik implantlar, vücuttaki temel 

mikrobesleyici elementlerden Mg, Fe ve Zn alaşımlarından tasarlanmaktadır. Bu üç metal, 

günlük belirli dozajlarla vücuda alınmalıdır. Bu dozajların miktarı metalin biyouyumluluğunu 

gözlemlememizde temel kriterlerden biridir [88]. Magnezyum eski uygulamalarında 

biyobozunur malzeme olduğu için kullanılmamıştır. Ancak değişen ihtiyaçlarla birlikte 

magnezyum uzun süredir biyobozunur malzeme olarak araştırılmaktadır [88]. Magnezyum 

günlük insan vücudu için tavsiye edilen yüksek miktarıyla mükemmel bir biyouyumluluğa 

sahiptir. İnsan kemiğine yakın elastik modülü ve genel olarak iyi mekanik özellikleri sayesinde 

araştırmaya değer bir biyobozunur metal olarak görülmüştür.  Magnezyumun; Mg-Ca, Mg-Zn, 

Mg-Si, Mg-Sn, Mg-Zr, Mg-Al, Mg-Y ve Mg-Nadir toprak elementi alaşımları biyobozunur Mg 

alaşımları içerisinde en çok umut vaat eden alaşımlardır [88,108–110]. 2016 yılında Biotronik 

firması ilk kez klinik olarak test edilmiş Şekil 1.26’daki biyobozunur magnezyum stentlerini 

ticari olarak satışa çıkarmıştır. Magnezyumun yukarıda sayılan tüm olumlu özelliklerine 

rağmen bozunum hızı çok yüksektir ve fizyolojik ortamlarda mekanik kararlılığını kısa sürede 

yitirebilmektedir [104]. Ayrıca magnezyumun bozunum mekanizmasından dolayı korozyon 

ürünü olarak hidrojen gazı açığa çıkabilmekte ve bu hem implantın etrafında gaz cepleri 

oluşturup mekanik mekanik özelliklerin zayıflamasına hem de vücut pH’ını değiştirip iyileşme 

yerine alerjik reaksiyonlara sebebiyet verebilmektedir [111, 112]. 

 

 

Şekil 1.26 Biotronik firmasınca geliştirilen ticari biyobozunur Mg stent [113, 114]. 

 

Bozunabilir demir de en eski biyobozunabilir metal uygulamalarında kullanılan malzemelerden 

biridir [115]. Biyobozunur metal olarak daha çok son zamanlarda saf Fe, Fe-Mn, Fe-W ve Fe-

Mg alaşımları çalışılmaktadır [116–118]. Fe, mükemmel mekanik dayanıma, sünekliğe, 

işlenebilirliğe ve iyi bir biyouyumluluğa sahiptir.  Son zamanlarda Lifetech Scientific firması 

ticari olarak satışa çıkarmak için geliştirdiği Fe-esaslı koroner stenti insanlar üzerinde 
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denemektedir [119]. Her ne kadar biyobozunur metal olarak demirin yukarıda belirtilen 

avantajları olsa da oldukça yavaş bir korozyon hızına sahiptir ve bazı korozyon ürünleri 

biyouyumlu olsalar da vücut içerisinde çözünmeyip kalmaktadır [88, 120, 121]. Uzun süreli 

bozunmayan demir ve çözünmeyen korozyon ürünleri damar fonksiyonlarını olumsuz yönde 

etkileyebilmektedir [122].  

 

Son yıllarda ise araştırmalar Zn esaslı biyobozunur metaller üzerine yoğunlaşmış 

bulunmaktadır. Çinkonun bozunum hızı incelendiğinde; sahip olduğu -0.76 V potansiyel ile -

0.44 V elektrokimyasal korozyon potansiyeline sahip demirden fazla ve  -2.37 V potansiyele 

sahip Mg’dan daha yavaş orta seviyede bir bozunum hızına sahip olduğu görülmektedir.  Çinko, 

vücutta en fazla bulunan ikinci geçiş metalidir ve hücre çoğalmasından, bağışıklık ve sinir 

sistemlerinde rol almaya kadar birçok hayati olayda etkilidir [123,124]. Çinko ayrıca büyümeyi, 

yaraların iyileşmesini tat ve koku duyularının alınma etkisini geliştirici etki yapmaktadır [112]. 

Çinkonun toksiklik seviyesi olan (100-150 mg/gün) değeri, Mg’a (375-500 mg/gün) göre 

oldukça düşük olmasına rağmen bu durum stent gibi ufak boyutlu metallerde çok büyük bir 

sorun teşkil etmemektedir. Ayrıca Zn malzemeler Mg’a göre 420 oC gibi düşük bir sıcaklıkta 

ergirken hava koşullarında Mg’un aksine rahatça üretilebilmektedir [104,125]. Çinko 

malzemelerin bu avantajlarına rağmen dezavantajları da mevcuttur.  Çinkonun en zayıf yönü 

Mg ve Fe biyobozunur metallerine göre çok daha düşük mekanik özelliklere sahip olmasıdır. 

Düşük mukavemet, yüklerin düzgün dağıtılmamasına ve yapısal uyumsuzluğa sebep olarak 

implantasyonun başarısızlığına yol açabilir. Biyouyum açısından Mg’den daha düşük olsa da 

Çizelge 1.13’den görülebileceği gibi Fe ile benzer özelliklere sahiptir. Eğer korozyon hızı 

toksiklik sevisyesini aşarsa çinko mide bulantısı, kusma, karın ağrısı, ishal, halsizlik ve bakır 

eksikliği gibi hastalıklara sebep olabilir [126]. Çizelge 1.13’de Fe, Mg ve Zn metallerinin 

biyobozunur malzeme olarak avantaj ve dezavantajları gösterilmiştir.  
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Çizelge 1.13 Mg, Fe ve Zn’nin biyobozunur metalik malzeme olarak avantaj ve dezavantajları 

[88,96,106,125,127,128]. 

Biyobozunur 

metal 

Günlük önerilen 

alım miktarı 

(mg) 

Avantajları Dezavantajları 

Mg 375-700 

*Mükemmel biyouyumluluk 

*Sıkı korozyon ürünü 

*İyi dayanım 

*Düşük yoğunluk ve elastik 

modülü (kemiğe yakın) 

*MR’a uyumlu 

*Aşırı korozyon hızı 

*Vücut içerisinde düşük 

dayanım ve sınırlı 

şekillendirilebilirlik 

*Hidrojen gazı çıkışı 

*Mekanik entegrasyonunu çok 

çabuk kaybetmesi 

*İstenmeyen pH artışı 

Fe 10-20 

*İyi biyouyumluluk 

*Mükemmel dayanım ve 

şekillenebilirlik 

*MR’a uyumlu(östenitik fazda) 

*Bozunma sırasında gaz çıkışı 

yok 

*Gerilimli korozyon çatlaması 

ihtimali fazla 

*Büyük korozyon ürünlerinin 

çözünmemesi ve dokularda 

birikmesi 

Zn 6,5-15 

*İyi biyouyumluluk 

*Korozyon hızı Mg ve Fe 

arasında 

*Gaz çıkışı yok 

*Düşük ergime sıcaklığı ve 

reaktivite 

*Aşırı zayıf mekanik özellikler 

 

Zn-esaslı malzemelerin en büyük dezavantajı, mekanik özellikleridir. 2. Bölüm’de biyobozunur 

çinko esaslı malzemeler hakkında yapılan literatür çalışmaları yer almaktadır. Son yıllarda 

Çizelge 1.12’de belirtilen mekanik ve korozif kriterler doğrultsunda çinko esaslı malzemelerin 

üretimi ve incelemesi büyük önem kazanmıştır. Yapılan literatür çalışmalarında çinko esaslı 

malzemelerin farklı imalat yöntemleriyle üretilmesi sonucunda sahip oldukları farklı özellikler 

hakkında araştırmaların olduğu görülmektedir. 2. Bölümde belirtilen üretim tekniğinin 

çinkonun özelliklerine olan etkisini anlayabilmek için bu üretim yöntemlerini genel hatlarıyla 

bilmek gereklidir.  

 

1.4 BİYOBOZUNUR ÇİNKO ÜRETİM YÖNTEMLERİ 

 

1.4.1 Döküm Yöntemi 

 

Çinko alaşımları için en yaygın olarak kullanılan imalat yöntemi, alaşımların kolayca 

oluşmasına imkân verdiği için döküm yöntemidir. Döküm yönteminde koruyucu bir atmosferde 

(Ar, SF6, CO2 veya vakumlu) ısıtılan metal  (470-750 oC arası) çelik veya grafit kalıplara 

dökülerek üretim yapılır. Birçok çalışmanın amacı biyomedikal implant üretmek olduğu için 

üretilecek metaller belirli formlarda olmalıdır. Örneğin, kemik için kullanılabilecek potansiyel 
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bir plaka yassı şekilde olmalıdır. Yassı şekilde olmayan bir döküm implant hassas şekilli 

olmayacak ve mekanik özellikler konusunda bize net bilgi sağlamayacaktır. Döküm ile üretilen 

parçalar genellikle plastik şekil değiştirme veya diğer yöntemlerle istenen forma getirilir [129-

133]. 

 

1.4.2 Plastik Şekil Verme Teknikleri 

 

Plastik şekil verme tekniğinde metallere elastik mukavemetlerinin üzerinde uygulanan kuvvet 

sonucunda metal malzeme istenilen şekle getirilir [134]. Eğer şekillendirme rekristalizasyon 

sıcaklığının (genellikle metalin ergime sıcaklığının 0.4 katı) üzerinde ise sıcak, altında ise 

soğuk şekillendirme olarak adlandırılır. Zn alaşımları için en çok kullanılan plastik şekil 

değiştirme yöntemleri haddeleme, ekstrüzyon ve tel çekmedir. Birçok Zn çalışmasında 

haddeleme yöntemi kullanılmıştır. Bu yöntem, yassı ürünler üretmek için kullanılırken işlem 

en az iki veya daha fazla dönen merdane arasından metalin geçirilmesi şeklinde yapılır.  

Haddeden önce dökülmüş metallerin homojenizasyonu için 30-180 dk arasında sürelerle 250-

350 oC arasında homojenizasyon işlemi yapılır. Homojenizasyon işleminden sonra 

haddelemeyle yassı mamül olarak 300 µm kalınlığa kadar Zn üretilebilir [130,135–137]. Stent 

olarak kullanılacak içi boş tüp malzemeler ise ekstrüzyon veya tel çekme işlemleriyle üretilirler. 

Ekstrüzyon metalin istenen şekle gelmesi için bir kalıp içerisinden itme esasına dayanır. 

Genellikle Zn, 180-300 oC arasında sıcaklıkta 30 dk bekletildikten sonra bu işleme geçilir [138]. 

 

1.4.3 Mekanik Öğütme/Alaşımlama 

 

1.4.3.1 Alaşım Oluşum Mekanizması 

 

Mekanik alaşımlama/yüksek enerjili bilyalı öğütme işleminde Şekil 1.27’de gösterildiği gibi 

belirli bir dönme hareketine maruz bırakılan hazneler içerisinde alaşım oluşturulması istenen 

tozlar ve bilyalar konulur. Öğütme işlemi sırasında toz partikülleri birçok kez yassı hale gelir, 

soğuk kaynaklanır, kırılır ve tekrar soğuk kaynaklanır. Bilyalar tarafından sıkıştırılmış 

partiküller, plastik şekil değiştirip sertleşir ve sert partiküller tekrar kırılır.  
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Şekil 1.27 Yüksek enerjili bilyalı öğütme yöntemi  

 

Mekanik öğütme/alaşımlama işlemi temel olarak üç aşamada meydana gelir. İlk aşamada metal 

partiküller yumuşak olduğundan kaynaklanma ve yığılma eğilimindedir. Soğuk kaynaklanma 

malzemede topaklanmaya sebep olur. Partiküller kaynaklanırken arayüzeyde düşük miktarda 

bir metalin diğerinde çözünmesi sonucu intermetalik fazlar, katı çözelti şeklinde birikebilir. 

İkinci aşamada ise soğuk kaynaktan ziyade plastik şekil değişiminden dolayı topaklanan 

tozların kırılması baskındır. Tozlar kırıldıkça tane boyutları düşer ve bilyalar ve tozlar 

arasındaki sürtünmeden dolayı ısı artışı meydana gelir. Bu ısı artışıyla beraber toz boyutu 

azalarak yüzey alanı artar, atomlar arasındaki difüzyon mesafesi ve aktivasyon enerjisi düşerek 

yeni fazlar oluşur. Son aşamada ise kırılma ve soğuk kaynaklanma arasında denge kurulur ve 

ilk aşamaya göre ufalan taneler kırılmaya karşı mukavemet kazanırlar. Bu aşamada partikül 

boyutu görece homojenleşir. Yani ilk aşamada artan katı çözünebilirlik ve alaşım miktarı son 

aşamada sabit hale gelip homojenleşir.  Bu durum Şekil 1.28 ve 1.29’da gösterilmiştir [139]. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Şekil 1.28 Mekanik alaşımlama sırasında metal tozlarının öğütme süresine bağlı olarak alaşım 

oluşturma miktarı [139]. 
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Öğütme süresi 
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Şekil 1.29 Öğütme süresine bağlı olarak ikili alaşım sisteminde kafes parametresinin (katı 

çözünürlük) değişimi [139]. 

 

1.4.3.2 Tozların Şekillendirilmesi ve Sinterleme 

 

Mekanik öğütme/alaşımlama ile üretilen tozlar basınç uygulanarak sıkıştırılır.  İlk adımda 

partiküller biraraya getirilir ve yüksek basıç uygulanarak deformasyona tabi tutulur. Eğer düşük 

basınç uygulanırsa tozlar tekrar biraraya gelebilir veya düşük yoğunlukta malzemeler 

üretilebilir. Basınç artışıyla tozlardaki plastik şekil değiştirme oranı artarak tozların bağlanma 

oranı artmaktadır. Tozların sıkışması, Şekil 1.30’daki gibi alt kısmı sabit olan bir kalıba üstten 

koyulan tozlara basınç uygulanarak yapılır. Basınçla sıkıştırılan tozların şekli, boyutu ve kalıbın 

türü, yoğunluk ve mukavemette oldukça etkilidir [140,141]. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Şekil 1.30 Mekanik alaşımlama ile üretilen tozların basınçla sıkıştırılmasının şematik olarak 

gösterimi [142]. 

 

Bileşim 

Katı çözelti 

Basma Ucu 

Silindirik Kalıp 

Metal Tozu 
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Sıkıştırılma sonrası toz yoğunluğu, basınç arttıkça toz partikülleri arasındaki temas alanı 

artacağından artmaktadır.  Basınç - yoğunluk ilişkisi Şekil 1.31’de gösterilmiştir. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Şekil 1.31 Sıkıştırma basıncı ve yoğunluk arasındaki ilişki [143]. 

 

Tozların preslenmesindeki bir diğer önemli faktör de tozların mekanik özellikleridir. Bu durum, 

toz sertliği ile ilgilidir [141]. Sert tozların sıkıştrılmaları zorken, yumuşak tozlar kolayca 

üretilebilir [144]. Aynı şekilde yüksek basınç, orta sertlikteki metal tozlarını daha yoğun bir 

formda sıkıştırır. Tozlar yüksek yoğunlukta sıkışsa da mekanik özellikleri ve yoğunluğu yeterli 

değildir. Bu yüzden tozlar yüksek basınç altında sıkıştırıldıktan sonra sinterleme prosesi 

uygulanır. 

 

Sinterleme, tozların ergime derecesinin altında yapılan bir ısıl işlem prosesidir. Şekil 1.32’de 

sinterleme sonucu tozlarda meydan gelen değişim gösterilmektedir. Sinterleme prosesinde 

sıkıştırılmış partiküller genleşir ve por boyutu düşerek yoğunluk artışı sağlanır. Ayrıca atom 

hareketinden dolayı tane büyümesi gözlenir.  

Mekanik alaşımlama ile çinko esaslı malzeme üretimi hakkında literatürde tek bir çalışmaya 

rastlanmıştır. 2018 yılında Bagha vd. tarafından yapılan çalışmada mekanik öğütme/alaşımlama 

ile biyobozunur Zn ve Zn-Mn alaşımları üretilmiştir. Ancak literatürde detaylı çalışma olmadığı 

için potansiyel biyobozunur Zn uygulamaları için mekanik öğütme/alaşımlama yönteminin 

etkisi tam olarak bilinememektedir [145]. Bu çalışmada incelenen Zn alaşımları mekanik 

alaşımlama yöntemiyle üretilmiş olup literatürde eksik görülen alaşımlar hakkında çalışmalar 

yapılmıştır. 
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Şekil 1.32 Tozların presleme ve sinterleme sonrası paketlenme şekli [140]. 
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BÖLÜM 2 

 

ÖNCEKİ ÇALIŞMALAR 

 

2.1 BİYOBOZUNUR ÇİNKO ALAŞIM SİSTEMLERİNİN MİKROYAPI VE 

MEKANİK ÖZELLİKLERİ HAKKINDA YAPILAN ÇALIŞMALAR 

 

Biyobozunur alaşımlar hakkındaki çalışmalar incelendiğinde, bu malzemelerin ikili, üçlü ve 

dörtlü sistemler olarak üretildikleri görülmüştür. Şekil 2.1’de literatürde bulunan ikili, üçlü, 

dörtlü ve ticari biyobozunur çinko (Zn) alaşım sistemleri gösterilmiştir. Yapılan çalışmalarda 

öncelikle alaşım elementlerinin çinkonun mekanik özelliklerine olan etkileri incelenmişken 

biyobozunurluk davranışları için de korozyon testleri yapılmıştır.  

 

 

 

 

 

 

  

 

 

 

Şekil 2.1 Daha önce çalışılan bazı Zn alaşım sistemleri [146]. 

 

2.1.1 Zn-Mg Alaşımları 

 

Magnezyumun biyouyumluluğu hakkında Çizelge 1.13’de bahsedilmişti. Yüksek biyouyuma 

sahip Mg; Zn ile ikili alaşım oluşturduğu zaman mekanik özellikleri yükseltmektedir. 

Literatürde çinko ile ilgili en çok çalışma magnezyumla ilgili yapılmıştır. Mg, Zn içerisinde 

Şekil 2.2’de gösterildiği gibi maksimum % 0.1 oranında 364 oC’de çözünür.  

İkili Alaşımlar 

Üçlü Alaşımlar 
   Dörtlü Alaşım 

Ticari Alaşımlar 
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Şekil 2.2 Zn-Mg ikili alaşım sistemi [147].  

 

Mostaed vd. yaptıkları çalışmada Mg içeriğini ağırlıkça % 0.15’den % 3 ötektik alaşımına kadar 

değiştirmişler ve Şekil 2.3 a-c’de görüldüğü gibi ötektik altı mikroyapıların primer α dentritik 

taneleriyle tane sınırlarında Zn+Mg2Zn11 ötektik fazını tespit etmişlerdir. Mg içeriği arttıkça 

artan ötektik faz miktarı tane boyutunu küçültmüştür. Şekil 2.3 d’de tam ötektik karışım olan 

Zn-3Mg alaşımının mikroyapısı gösterilmiştir [148]. Benzer biçimde Vojtech vd. de döküm 

halindeki Zn-Mg alaşımlarını potansiyel ortopedik uygulamalar için denemişlerdir. Saf çinkoya 

% 1 Mg eklenmesi sonucu mekanik dayanımın ötektik fazı oluşumu ile 20 MPa’dan 190 MPa’a 

çıktığını tespit etmişler ancak dayanım artışına rağmen kopma uzaması % 2’nin altında 

kaldığından ortopedik uygulamalar için mekanik olarak yetersiz bir malzeme elde etmişlerdir 

[129].  Shen vd. yaptıkları çalışmada Zn-1.2 Mg alaşımının mekanik özelliklerini araştırmış 

Vojtech vd.’nin sonuçlarına benzer biçimde mekanik dayanımın 130 MPa ve kopma 

uzamasının da % 1.4 kırılgan ötektik fazın sünekliği düşürmesinden dolayı olduğunu tespit 

etmişlerdir [149]. Birçok çalışmada Ca, Sr ve Mn; Zn-Mg ikili alaşım sistemine eklenip etkisi 

incelenmiştir [150–152]. Liu vd. Zn-1.5 Mg alaşımına % 0.1 oranında Ca ve Sr ekledikten sonra 

alaşımın mekanik özelliklerini incelediklerinde çekme dayanımının Sr için 151 MPa’dan 209 

MPa’a, Ca için ise 241 MPa’a yükselmiş olduğunu gözlemlemiş olmalarına karşın kopma 

uzaması değeri önceki çalışmada oldugu gibi % 2’nin altında kalmıştır [151]. 
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Şekil 2.3 Dökülmüş haldeki a) Zn-0.15 Mg, b) Zn-0.5 Mg, c) Zn-1 Mg ve d) Zn-3Mg alaşımları 

[148]. 

 

Süneklik özelliği gözönüne alındığında, döküm alaşımları için yukarıda sayılan sınırlamalar 

üretimten sonraki termomekanik işlemlerle değiştirilebilir. Li vd. Zn-1Mg-0.1 Mn alaşımını 

sıcak haddelemeyle ürettiklerinde döküm halindeyken 130 MPa dayanım ve % 1 uzamaya sahip 

alaşımın 298 MPa dayanıma ve % 26 uzamaya sahip olduğunu gözlemlediler [150]. Mostaed 

vd. de Zn-Mg alaşımlarına sıcak ekstrüzyon uyguladıklarında Şekil 2.4’de görüldüğü gibi Zn 

ve Mg2Zn11 fazlarının eş eksenli ve ince taneler halinde olduğunu gözlemlemişlerdir. Sıcak 

ekstrüzyonun intermatalik fazı parçalayamasa da 1-20 µm arasında partiküllere ayırdığı tespit 

edilmiştir. Ayrıca sıcak ekstrüzyonla üretilmiş Zn-0.5 Mg alaşımının % 13 kopma uzamasıyla 

stent uygulamaları için en çok umut vaat eden alaşım olduğunu gösterdiler. Bununla beraber 

alaşım soğuk şekillendirmeye tabi tutulursa özellikle büyük boyutlu intermetalik fazlarda % 60 

oranında soğuk şekil değişiminden sonra Şekil 2.5’de gösterildiği şekliyle mikro çatlakların Zn 

matriksiyle Mg2Zn11 intermetalik ara yüzeyinde başladığı gözlemlendi [148]. 
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Şekil 2.4 Sıcak ekstrüzyonla 250 oC’de üretilmiş Zn-0.5 Mg alaşımı [148]. 

 

 

Şekil 2.5 % 60 oranında plastik şekil değiştirmiş Zn-0.5 Mg alaşımında metal/intermetalik ara 

yüzeyinde mikro çatlak başlangıcı [148]. 

 

Zn-Mg alaşımlarının yukarıda gösterildiği gibi tel çekme yöntemiyle soğuk şekillendirildiğinde 

mikroçatlak oluşumunu önlemek için, farklı araştırmacılar Mg ile mikroalaşımlama yapıp 

soğuk deformasyonun bu alaşıma olan etkilerini incelemişlerdir. Jin vd. Zn-0.002Mg, Zn-

0.05Mg ve Zn-0.08Mg alaşımlarını 10 mm çapında çubuklar şeklinde üretip soğuk tel çekme 

yöntemi ile çubukların çapını 0.25 mm’ye düşürmüşlerdir. Araştırma ekibi malzemenin ilk 

olarak maksimum dayanımını 266 MPa, bir gün sonra ise dayanımın 483 MPa’a çıktığını 

gözlemlemişlerdir [153]. Benzer şekilde Wang vd. de Zn-0.02 Mg alaşımına  % 97 oranında 

soğuk tel çekme işlemini uyguladıklarında dayanımın 167 MPa’dan 455 MPa’a çıktığını 

belirtmişlerdir [154]. Çinkonun düşük rekristalizasyon sıcaklığından dolayı yüksek soğuk şekil 

değişimi 1 µm büyüklüğünde taneler ortaya çıkarmış ve mikroalaşımlama ile çökeltiler küçük 

taneler halinde oda sıcaklığında kendiliğinden doğal yaşlanma ısıl işlemi ile sertleşmiş ve 

mukavemetleri artmıştır. Çizelge 2.1’de şu ana kadar üretilen saf Zn ve Zn-Mg ikili alaşım 

sistemlerinin üretim yöntemleri ve mekanik özellikleri karşılaştırılmıştır. 
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Çizelge 2.1 Literatürdeki saf Zn ve Zn-Mg alaşımlarının üretim yöntemi ve alaşım 

kompozisyonuna göre mekanik özelliklerinin değişimi. 

 

Alaşım 

 

Üretim Yöntemi 

Akma 

Dayanımı 

(MPa) 

Çekme 

Dayanımı 

(MPa) 

Kopma 

Uzaması 

(%) 

Yapılan 

Çalışma 

Çinko Ekstrüzyon - 24 0.3 [129] 

Çinko Döküm - 20 0.3 [131] 

Çinko Döküm 32 31 2.7 [133] 

Çinko Döküm 23 30 3.3 [150] 

Çinko Sıcak haddeleme 109 140 37 [136] 

Çinko Ekstrüzyon 55 111 64 [155] 

Çinko Toz metalurjisi - 33 16 [145] 

Zn-1Mg Ekstrüzyon 90 155 1.8  

[129] Zn-1.5 Mg Ekstrüzyon - 150 0.5 

Zn-3Mg Ekstrüzyon - 32 0.2 

Zn-1Mg Döküm - 153 1.5  

[131] Zn-1.5 Mg Döküm - 147 0.4 

Zn-3Mg Döküm - 28 0.2 

Zn-1Mg Döküm 88 - -  

 

[156] 

Zn-2Mg Döküm 143 - - 

Zn-3Mg Döküm 165 - - 

Zn-5Mg Döküm 250 - - 

 

Zn-1Mg 

Döküm 92 138 0.5 [132] 

Ekstrüzyon 182 255 11.5 

 

Zn-1Mg 

Döküm 128 185 1.8  

[130] Sıcak haddeleme 181 253 11.8 

Ekstrüzyon 205 266 8.4 

Zn-0.5 Mg Döküm 67 134 4.8  

 

[133] 

Zn-1 Mg Döküm 74 143 3.3 

Zn-2 Mg Döküm 96 154 2.2 

Zn-5 Mg Döküm 101 - - 

 

Zn-0.15 Mg Ekstrüzyon 114 250 22  

 

[148] 

Zn-0.5Mg Ekstrüzyon 159 297 13 

Zn-1Mg Ekstrüzyon 180 340 6 

Zn-3Mg Ekstrüzyon 291 399 1 

Zn-0.002Mg Ekst. +Tel çekme 34 63 17  

[153] Zn-0.05 Mg Ekst. +Tel çekme 93 202 28 

Zn-0.08 Ekst. +Tel çekme 221 339 40 
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Çizelge 2.1 (devam ediyor) 

 

2.1.2 Zn-Ag Alaşımları 

 

Gümüş antimikrobiyal özellikleri sayesinde insanoğlu tarafından binlerce yıldır 

kullanılmaktadır. Hatta yüksek antibakteriyel özelliği sayesinde bazı antibiyotiklerin yok 

edemediği zararlı bakterileri ortadan kaldırmada bile etkilidir [159]. İnsanların günlük gümüş 

kullanım oranı 0.4-27 µg/gün olarak tanımlanmıştır [160]. Gümüş özellikle yanık tedavileri ve 

yaralanmalarda birçok farklı medikal uygulamada [161,162] ve diş implantlarında sıklıkla 

kullanılmaktadır [163]. Birçok çalışma gümüşün uygulanan implantı bakteriyel etkilerden ve 

enfeksiyonlardan koruduğunu, böylece implantasyonun başarısız olma riskini ortadan 

kaldırdığını göstermiştir [163,164]. İmplantasyonların başarısız olması durumunda meydana 

gelen maddi zararın yanı sıra özellikle oluşabilecek enfeksiyonlar, kalp stent uygulamalarında 

ölüme varan sonuçlar doğurabilir. Bu yüzden potansiyel çinko stentlere alaşım elementi olarak 

gümüş eklemek oldukça iyi sonuçlar doğurabilir [165]. Şekil 2.6’da Zn-Ag faz diyagramı 

gösterilmiştir. 431 oC sıcaklıkta %8 Ag içeren alaşımda peritektik reaksiyon β-AgZn3 fazı ile 

sıvı fazın reaksiyonu sonucu η-Zn katı çözeltisi oluşmaktadır. Peritektik faz dönüşümü 

aralarında yüksek sıcaklık farkı olan iki metal alaşımlandırılmak istendiğinde meydana 

gelmektedir. 

Zn-0.02 Mg Ekstrüzyon 136 167 27 [157] 

Ekst. +Tel çekme 388 455 5.4 

 

Zn-1Mg-1Ca 

Döküm 80 131 1  

[158] Sıcak haddeleme 135 194 8.5 

Ekstrüzyon 205 257 5.3 

Zn-1Mg0.1Sr Döküm 103 133 1.4  

[152] Zn-1Mg0.5Sr Döküm 129 144 1.1 

Zn-1Mg0.1Sr Sıcak haddeleme 197 300 22.5 
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Şekil 2.6 Zn-Ag ikili faz diyagramı [147]. 

                                                                                        

Ag, Zn içerisinde oldukça yüksek bir çözünürlüğe sahiptir ve bu da intermetalik faz olşumu 

yerine öncelik olarak katı çözelti oluşumunu teşvik ettiğinden mikrogalvanik korozyon 

etkilerini minimuma indirger. Şu ana kadar Zn-Ag alaşımları hakkında üç farklı çalışma 

gerçekleştirlmiştir. İlk çalışmada Sikora vd. Zn-2.5Ag, Zn-5Ag ve Zn-7Ag alaşımlarını döküm 

yöntemiyle üretmiş olup, daha sonra üretmiş oldukları malzemeleri 410 °C’de homojenizasyon 

işlemine 6 saat ve 12 saat süreyle tabi tutarak döküm öncesi ve sonrası malzemelerin 

mikroyapılarını incelemişlerdir. Dentritik formda ε-AgZn3 intermetalik bileşiği, Şekil 2.7 b, c, 

ve d’de belli olmaktadır. Saf Zn’nin tane boyutu 1 mm’nin üzerinde ölçülmüş olup,  gümüş 

elementi eklenmesi tane boyutunun küçülmesine sebep olmuştur 
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Şekil 2.7 Döküm sonrası a) Zn, b) Zn-2.5Ag, c) Zn-5Ag ve d) Zn-7Ag mikroyapısı [155]. 

 

Çalışmanın sonraki aşamasında döküm alaşımları 410 oC’de 6 saat ve 12 saat süreyle 

homojenizasyon ısıl işlemine tabi tutulmuş ve ε-AgZn3 intermetalik dentritlerin Zn-2.5Ag ve 

Zn-5 Ag alaşımları için 6 saatte Zn-7 Ag alaşımı için ise 12 saatte çözüldüğü Şekil 2.8’de 

gösterilmiştir. 

 

 

Şekil 2.8 410 oC’de ısıl işleme tabi tutulmuş a) Zn-7Ag 6 saat işlem sonrası b) Zn-7Ag 12 saat 

işem sonrası c) Zn-2.5 Ag 6 saat işlem sonrası ve d) Zn-5Ag 6 saat işlem sonrası 

[155]. 
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Homojenizasyon ısıl işlemini takiben, her bir parçayı sıcak ekstrüzyonla şekillendirmeleri 

mekanik özelliklerin artışına sebep oduğu gözlemlenmiş, tane boyutu ise ε-AgZn3 miktarı fazla 

olan Zn-7Ag alaşımında yaklaşık 1.5 µm civarında ölçülmüş, mekanik dayanımı ise yaklaşık 

287 MPa değerinde bulunmuştur [155]. 2017 yılında Törne vd., Zn-4Ag alaşımı ile Zn-3Mg ve 

Zn-0.5 Mg alaşımlarını döküm yöntemiyle üreterek mekanik ve bozunma davranışları ile ilgili 

çalışmalar yapmışlardır. Mekanik davranışları incelemeden önce üretilen alaşımların 

kompozisyonu ICP-OES ile belirlendiğinde Mg oranlarının % 0.62 ve % 2.6 olduğu görülürken 

gümüş oranı ise yaklaşık % 4,4’e çıkmıştır. Daha sonra alaşımların sertlikleri incelenmiş ve Zn-

0.5 Mg ile Zn-4Ag alaşımlarının sertlik değerlerinin yaklaşık olarak aynı olduğu 

gözlemlenmiştir [166]. 

 

 

Şekil 2.9 Döküm halindeki Zn, Zn-Mg ve Zn-Ag alaşımlarının mikrosertlik değerleri (HV) 

[166]. 

 

2018 yılında Li vd., Zn-Ag biyobozunur alaşımını araştırmıştır. Yapılan çalışmada 

diğerlerinden farklı olarak döküm işlemi yapılan alaşıma termomekanik işlem sonrası çökelti 

sertleştirmesi ısıl işemi uygulanıp mekanik özellikleri incelenmiştir. 100 oC’de 10 dakika 

çökelti sertleştirmesi, sertliği kısmen arttırırken akma ve çekme dayanımını düşürmüştür [167]. 

Çizelge 2.2’de şimdiye kadar yapılmış olan Zn-Ag alaşımlarının mekanik özellikleri, üretim 

yöntemi ve alaşım kompozisyonları gösterilmiştir. 
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Çizelge 2.2 Literatürde yapılan Zn-Ag çalışmaları. 

Alaşım Üretim yöntemi 

Akma 

dayanımı 

(MPa) 

Çekme 

dayanımı 

(MPa) 

Kopma 

uzaması 

(%) 

Mikrosertlik 

(HV) 

Yapılan 

çalışma 

Zn-4Ag 

Termomekanik 

işlem 
157 261 37 73 

 

 

 

[167] 

Termomekanik 

işleme ek olarak 

yaşlanma 

 

149 

 

215 

 

24 

 

82 

Zn-2.5Ag 
 

Ekstrüzyon 

147 203 35 -  

[155] Zn-5Ag 205 253 36 - 

Zn-7Ag 236 287 32 - 

Zn-4Ag Döküm - - - 66 [166] 

 

2.1.3 Zn-Fe Alaşımları 

 

Demirin biyouyumlu ve biyobozunur bir metal olduğu hakkında biyobozunur metaller basligi 

altında bahsedilmişti. Şekil 2.10’da Zn-Fe faz diyagramında belirtilen faz sertlikleri ve 

bileşimleri, Çizelge 2.3’de gösterilmiştir. Zn-Fe faz diyagramında peritektik ve peritektoid 

fazların çoğunlukta olduğu görülmektedir. Bu durum iki metal arasındaki ergime derecesi 

farkının yüksek olması nedeniyle meydana gelmistir. 

 

Çizelge 2.3 Zn-Fe faz diyagramında oluşabilecek bazı fazlar ve sertlik değerleri [168]. 

Faz Bileşim Sertlik (HV) 

η (eta) Zn 37 

ζ (zeta) FeZn13 270 

δ (delta) FeZn10 450-470 

Γ (gamma) Fe3Zn10 veya Fe5Zn21 150 
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Şekil 2.10 Zn-Fe faz diyagramı [169]. 

 

Zn-Fe ile ilgili literatürde oldukça sınırlı sayıda çalışma bulunmaktadır. Bu sistem hakkında 

literatürdeki tüm çalışmalar, Kafri vd. tarafından gercekleştirilmiştir. 2018 yılında Zn ve Zn-

1.3Fe alaşımını döküm ve ardından ekstrüzyon yöntemiyle üreten araştırmacılar, yapılan 

alaşımlandırmanın sertlik ve mekanik özellikleri arttırdığını bildirmişlerdir. Şekil 2.11’deki 

EDS analiziyle yapıda bulunan Zeta(η) ve demirce zengin delta fazı, saf Zn’yi yaklaşık 40 ± 3 

HV sertlik degerinden 56 ± 2 HV sertlik değerine çıkarmıştır. Aynı zamanda intermetalik 

bileşik, farelere takılan implantlarda korozyon hızını arttırmıştır [170]. Çizelge 2.4’de Kafri 

vd.’nin yapmış oldukları çalışmalar sonucu elde ettikleri mekanik özellikler listelenmiştir. 

 

 

Şekil 2.11 a)Saf Zn b,c)Zn-1.3 Fe 1 numara ile gösterilen kısım Zn matriks 2 numaralı kısım 

FeZn11 intermetalik bileşiği [170]. 
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Çizelge 2.4 Literatürdeki Zn-Fe esaslı biyobozunur alaşım sistemleri 

Alaşım 
Üretim 

yöntemi 

Akma 

dayanımı 

(MPa) 

Çekme 

dayanımı 

(MPa) 

Kopma 

uzaması 

(%) 

Mikrosertlik 

(HV) 

Yapılan 

çalışma 

Zn-1.3Fe       Döküm 80 135 2 56 ± 2 [170] 

Zn-2Fe       Döküm - -- - 64 ± 2,2 [171] 

Zn-4Fe       Döküm 96 126 12.4 87 ± 4 [172] 

 

2.1.4 Diğer Alaşım Sistemleri 

 

Zn ve diğer alaşım sistemleri de sıklıkla çalışılmıştır. Çizelge 2.5’de yukarıda sayılan alaşım 

sistemlerinden farklı sistemler ve özellikleri gösterilmiştir. 

 

Çizelge 2.5 Zn ile diğer alaşım elementleri ile yapılan bazı çalışmalar ve mekanik özellikler 

Alaşım Üretim yöntemi 

Akma 

dayanımı 

(MPa) 

Çekme 

dayanımı 

(MPa) 

Kopma 

uzaması 

(%) 

Yapılan 

çalışma 

Zn-1Ca 

Döküm 119 165 2,1  

 

[130] 

Sıcak haddeleme 196 242 12,6 

Ekstrüzyon 200 241 7,7 

Zn-4 Cu Ekstrüzyon 250 270 51 [173] 

Zn-3Cu Ekstrüzyon 247 288 45,9 [174] 

Zn-3Cu 
Sıcak presleme 

(%68porozite) 

 

11 

 

- 

 

- 

 

[175] 

Zn-2Li Sıcak haddeleme 241 367 14  

 

 

[135] 

Zn-4Li Sıcak haddeleme 428 446 13,8 

Zn-6Li Sıcak haddeleme 478 569 2,4 

Zn-4Mn 
Mekanik 

alaşımlama 

- 290.8 14,9  

[145] 
Zn-24 Mn - 

 

132.4 
16,7 

Zn-4Al-1Cu Ekstrüzyon 171 210 1 [129] 

Zn-3Cu-0.5Fe 
Ekstrüzyon 

231 284 32,7  

[174] Zn-3Cu-1Fe 221 272 19,6 
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2.2 ÇİNKO VE ALAŞIMLARININ BİYOBOZUNUM ÖZELLİKLERİ VE 

KOROZYON DAVRANIŞLARI İLE İLGİLİ ÇALIŞMALAR 

 

Metaller vücutta belirli çevresel koşullara maruz kalırlar. Doyısıyla, bir metalin normal 

şartlardaki korozyon veya bozunma davranışı vücut içerisinde olumlu veya olumsuz yönde 

davranış gösterilebilir. İmplantların karşılaşabileceği vücut icerisindeki korozif ortamlarda; 

 i) kanda bulunan farklı tuzlar,  

ii) normal değerlerin üzerindeki sıcaklık, 

iii) implantın davranışına göre değişebilen nötr pH değeri,  

iv) vücudun farklı bölgelerinde değişiklik gösteren oksijen miktarı gibi faktörler metalin 

korozyon davranışını etkileyebilir [176].   

Bu hususlar ışığında Zheng vd., çinkonun insan vücudunda bozunum mekanizmasını aşağıdaki 

şekilde formüle etmişlerdir.  

Öncelikle anodik ve katodik reaksiyonlar aşağıdaki denklemlere göre oluşur. 

 

Zn → Zn+2 + 2e-                                                                                                                     (2.1) 

 

2H2O + O2 +4e- → OH-                                                                                                          (2.2) 

 

Daha sonra ürün oluşum reaksiyonları başlar. 

 

Zn+2 + 2OH- → Zn(OH)2                                                                                                        (2.3) 

 

Zn+2 +2OH- → ZnO + H2O                                                                                                    (2.4) 

 

Zinkitin (ZnO) çinko hidroksite (Zn(OH)2) göre fizyolojik şartlar için termodinamik olarak 

daha kararlı olduğu için yapıda daha çok bulunur. Bununla birlikte, Zn(OH)2 klor iyonları 

saldırısı sonucu çinko hidroksit aşağıdaki reaksiyona göre çözünebilir ve; 

 

Zn(OH)2 + 2Cl- → Zn+2 + 2OH- + 2Cl-                                                                                  (2.5) 

 

Çinko iyonu salınımı sonucu, bu iyonlar fosfat iyonlarıyla aşağıdaki şekilde bileşik 

oluşturabilir. 
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Zn+2 + 2HPO4
-2 + 2OH- + 2H2O → Zn3(PO4)2.4(H2O)                                                         (2.6) 

 

Yukarıda belirtilen reaksiyon bütünü çinkonun biyolojik sıvıda in vitro testlerde bozunum 

ürünü olarak hidrojen gazı açığa çıkarmadığını ve Mg’a göre oldukça avantajlı olduğunu 

göstermektedir [88]. Bunun yanında 2017 yılında yapılan bir çalışmada elde edilen çinkonun 

tavşan aortunda stent malzemesi olarak kullanılması sonucu meydana gelen korozyon ürünleri 

ve mekanizması Şekil 2.12’de gösterilmiştir. 

 

 

Şekil 2.12 Çinkonun in vivo bozunum mekanizmasının şematik gösterimi; a) ve b) ilk 3 aydaki 

endotelizasyon, c) ve d) implantasyondan sonra 3-12 ay arasındaki korozyon 

reaksiyonları [177]. 

 

Zn ve alaşımlarının biyobozunum hızı in vitro (laboratuvar ortamında) olarak iki farklı 

yöntemle hesaplanır. Bunlar, potansiyodinamik polarizasyon ve daldırma testleridir. 

Potansiyodinamik polarizasyon testinde çalışma elektrodu (test edilecek malzeme), referans 

elektrot (standart kalomel elektrot) ve karşı elektrot (grafit gibi) yer alan bir sistem mevcuttur. 

Genellikle test ortamı vücudu taklit edecek şekilde Hanks’ ve Ringer gibi tuz çözeltileri, PBS 

gibi fosfatlı çözeltiler ve yapay vücut sıvısından oluşmaktadır [157]. Bazı bozunum testlerinde 

gerçek insan kanı ve plazması da kullanılmıştır [178]. Bu yöntem çalışma elektroduna 

potansiyel gerilim uygulanması sonucu ortaya çıkan akım degerinin ölçülmesi sonucu korozyon 

hızının hesaplanmasına olanak saglar. Çalışma elektroduna potansiyel belirli bir aralıkta ve 

tarama hızıyla uygulanır. Bu testte potansiyele karşılık akım verileri koordinat düzleminde elde 

edilir ve korozyon potansiyeli (Ecorr), korozyon akım yoğunluğu (icorr) ve korozyon hızı mm/yıl 
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cinsinden belirlenebilir. Buna göre korozyon hızı ASTM G59-97 standardında aşağıdaki 

formüle göre bulunur [179]. 

 

CR=3.27𝑥103 𝑖𝑐𝑜𝑟𝑟 𝐸𝑊

𝜌
                                                                                                           (2.7)  

 

Burada icorr=Korozyon akım yopunluğu (µA.cm-2), EW=Eşdeğer ağırlık(g.eq-1) ve 

ρ=Yoğunluk(g cm-3) ifade eder. 

 

Daldırma testi icin takip edilecek yöntem; adından anlaşılabileceği gibi istenilen şartları 

sağlayan bir çözelti içine daldırılan metal, belirlenen zaman aralığının sonunda, sıvıdan 

çıkarılıp korozyon ürünleri temizlenir, korozyon ürünlerinden arındırılmış olan malzeme tartılır 

ve ağırlık farkı ölçülür. Elde edilen ağırlık kaybına göre korozyon hızı hesaplanabilinir. ASTM 

G31-72 standardına göre korozyon hızı aşağıdaki formülle hesaplanır [180].  

 

CR=K
𝑊

𝐴𝑡𝜌
                                                                                                                                (2.8) 

 

Burada K bir sabit, W=ağırlık kaybı (g), A=yüzey alanı (cm2), t=zaman (saat) ve ρ=yoğunluk 

(g cm-3) ifade eder. 

 

Biyobozunum hızı önceki bölümlerde belirtildiği gibi biyobozunur metallerin mekanik 

integrasyonunu koruması, toksik etki ve diğer işlevlerini yerine getirebilmesi açısından 

biyobozunur metaller için hayati önem taşımaktadır. Yukarıda gösterilen in vitro biyobozunum 

testleri araştırmacılar tarafından farklı alaşımlar üzerinde korozyon davranışını ölçebilmek için 

uygulanmıştır. Alaşım elementlerinin metallerde mekanik özelliklerdeki gibi (alaşım 

elementleri genellikle çinkonun mekanik özelliklerini olumlu yönde etkilemiştir) korozyon 

hıızna kesin olarak artan veya azalan yöndeki etkisi belirlenememiştir. Aynı alaşım elementi 

için bile çelişkili birçok çalışma mevcuttur. Örneğin, Kubasek vd. gerçekleştirdikleri çalışmada 

döküm yöntemiyle üretilen Zn-0.8Mg alaşımının korozyon hızının, Zn-esaslı alaşıma göre daha 

düşük olduğunu ifade etmişlerdir [128]. Bu özelliğin yük taşıyıcı implantlarda istenilen bir 

özellik olduğunu belirtirken, benzer şekilde Yang vd. üç boyutlu yazıcı ile ürettikleri Zn 

malzemelerde Mg eklemenin korozyon hızını düşürdüğünü gözlemlemişlerdir [181]. Ancak bu 

çalışmaların ortaya koydugu sonuçlara tamamen zıt olarak, Mostaed vd. ile Vojtech vd. yapmış 

oldukları çalışmalar sonucunda Mg eklemenin korozyon hızını arttırdığını gözlemlemişlerdir 
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[129, 148]. Mostaed vd. ile Vojtech vd., Zn-xMg alaşımlarında alaşım içeriğinin korozyon 

hızına etkisi konusunda da çelişkiye düşmektedirler. Mostaed vd. yaptıkları çalışmada Zn-xMg 

alaşımlarında (x=0.15, 0.5, 1, 3) % 1’e kadar Mg artışının korozyonu hızlandırdığı % 1’in 

üstündeki değerlerde ise artan % Mg oranının korozyonu düşürdüğünü ifade etmişlerdir. 

Vojtech vd. ise, potansiyodinamik polarizasyon testi yöntemiyle yaptıkları çalışmada Mostaed 

vd.’nin elde etmiş oldukları sonuçlar ile uyumlu sonuçlar elde etmiş olmalarına karşın daldırma 

testi yöntemi kullanarak gerçekleştirdikleri çalışmada tam tersi sonuçlar bulmuşlardır [129, 

148]. Üçlü alaşımlar incelendiğinde Zn-Al-xMg ve Zn-Mn-xMg alaşımlarında artan Mg 

korozyon hızını arttırır etki gösterirken Zn-3Cu-xMg alaşımında artan Mg, korozyon hızını 

düşürür yönde etki gösterdiği gözlemlenmiştir [150,182,183]. Ayrıca, Zn-xCu (x=1, 2, 3, 4) 

alaşımlarında Cu oranı arttıkça korozyon hızının azaldığı gözlemlenmiştir. Zn-xAg (x=2.5, 5, 

7) alaşımlarında ise Ag artışı korozyon hızını arttırdıgı belirtilmiştir [155,184].  Zn-3Cu-xFe 

(x=0.5 ve 1) alaşımlarında artan Fe içeriğinin korozyon hızını arttırdığı gözlemlenmiştir. Buna 

karşın, Goldman vd. ile Kafri vd.’nin yapmış oldukları çalışmalarda Zn-1.3Fe ve Zn-4Fe için 

yaklaşık aynı korozyon hızlarını tespit etmişlerdir. Fe miktarının artışının korozyon hızına olan 

etkisinin başlangıç korozyon hızını değiştirmediğini göstermişlerdir [170,172,174]. Çizelge 

2.6’da bazı Zn ve alaşımlarının üretim yöntemi ve alaşıma bağlı olarak daldırma ve 

elektrokimyasal korozyon testleriyle elde edilen in vitro bozunum hızları gösterilmiştir. 

 

Çizelge 2.6 Çinko ve alaşımlarının biyobozunum davranışları. 

Alaşım 
Üretim 

yöntemi 
Test sıvısı 

Polarizasyon 

testi CR µm/yıl 

(korozyon 

akım 

yoğunluğu , 

µA/cm2 

Daldırma 

testi CR 

µm/yıl 

(daldırma 

zamanı, 

gün) 

Yapılan 

çalışma 

Çinko  

Ekstrüzyon 

Yapay vücut 

sıvısı (SBF) 
(9.7) 62(14) 

 

[129] 

Çinko Ekstrüzyon Hank’s 

çözeltisi 
131 (9.0) 74(14) 

[148] 

Çinko Ekstrüzyon Hank’s 

çözeltisi 
(8.9) 77 (14) 

[155] 

Çinko  

Ekstrüzyon 

Yapay vücut 

sıvısı (SBF) 
- 22 (20) 

 

[184] 
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Çizelge 2.6 (devam ediyor) 

Alaşım Üretim yöntemi Test sıvısı 

Polarizasyon 

testi CR µm/yıl 

(korozyon akım 

yoğunluğu , 

µA/cm2 

Daldırma 

testi CR 

µm/yıl 

(daldırma 

zamanı, 

gün) 

Yapılan 

çalışma 

Çinko SLM Yapay vücut 

sıvısı (SBF) 

- 180(28) [181] 

Çinko Mekanik 

alaşımlama 

Hank’s 

çözeltisi 

2710(138) - [145] 

Zn-1Mg  

Ekstrüzyon 

 

 

Yapay vücut 

sıvısı (SBF)) 

(1.2) 70(14)  

[129] Zn-1.5 Mg (8.8) 63 

Zn-3Mg 7.4) 70 

Zn-0.15 Mg Ekstrüzyon Hank’s 

çözeltisi 

162(11) 79(14)  

 

[150] 
Zn-0.5Mg Ekstrüzyon 162(11) 81 

Zn-1Mg Ekstrüzyon 166(11.3) 83 

Zn-3Mg Ekstrüzyon 125(8.6) 76 

Zn-1Mg  

SLM 

 

SBF 

- 140(28)  

[181] Zn-2Mg - 130 

Zn-3Mg - 100 

Zn-4Mg - 110 

Zn-1Cu  

Ekstrüzyon 

SBF - 33(20)  

 

[184] 
Zn-2Cu - 27 

Zn-3Cu - 30 

Zn-4Cu - 25.5 

Zn-4Mn Toz metalurjisi 

(Mekanik 

alaşımlama) 

Hank’s 

çözeltisi 

720(4.8) -  

[145] 
Zn-24Mn 20(2.1) - 

Zn-3Cu Ekstrüzyon Hank’s 

çözeltisi 

6(0.4) 11(20) [182] 

Zn-3Cu Ekstrüzyon Yapay vücut 

sıvısı (SBF) 

85(5.8) 45(20) [174] 

Zn-0.5Al  

Ekstrüzyon 

Hank’s 

çözeltisi 

140(9.6) 79 [148] 

Zn1Al 141(9.7) 78 

Zn-1Mg 0.1Mn Döküm  

 

Hank’s 

çözeltisi 

260(17.2) 120(30) 

50(90) 

 

 

 

[150] 
Zn-1.5Mg 0.1Mn Döküm 140(9.3) 90(30) 

59(90) 

Zn-1Mg 0.1Mn Sıcak 

haddeleme 

250(16.8) 112(30) 

64(90) 

Zn-3Cu-0.1 Mg  

Ekstrüzyon 

Hank’s 

çözeltisi 

18(1.2) 22(20) [182] 

Zn-3Cu-0.5 Mg 24(1.6) 30 

Zn-3Cu-1 Mg 180(12.4) 43 

Zn-3Cu-0.5Fe Ekstrüzyon SBF 105(7.1) 64(20) [174] 

Zn-3Cu-1Fe 130(8.8) 69 

Zn-4Ag Termo 

mekanik işlem 

Hücre kültür 

sıvısı 

- 

 

110 [167] 

Zn-2.5Ag  

Ekstrüzyon 

Hank’s 

çözeltisi 

(9.2) 79 [155] 

Zn-5 Ag (9.7) 81 

Zn-7 Ag (9.9) 84 

Zn-4Ag Döküm Ringer 

çözeltisi 

160 - [168] 

Zn-1.3Fe Döküm 

 

PBS - 300(10) 

500(20) 

[170] 

Zn-4Fe Döküm 

 

PBS - 300(10) 

200(20) 

150(30) 

[172] 
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2.3 ÇİNKO VE ALAŞIMLARININ BİYOUYUMLULUĞU HAKKINDA YAPILAN 

ÇALIŞMALAR 

 

Zn ve alaşımlarının biyouyumluluğu hakkında birçok test yapılmıştır. Biyobozunur metallere 

en çok uygulanan sitotoksik testler, malzemenin yaşayan hücrelere verdiği zararın bir ölçüsü 

iken kan uyumluluğu testleri, malzeme ve kan arasındaki ilişkiyi değerlendirir. Antibakteriyel 

testler de Cu ve Ag gibi elementler içeren Zn alaşımlarına uygulanmaktadır. Bunların yanı sıra 

genotoksisite, hücre fonksiyonelliği ve iltihaplanma ile ilgili testler, biyobozunur Zn 

alaşımlarına uygulanmaktadır. Zn için hücre yaşayabilirlik veya sitotoksik testleri için insan 

(aort, östeoblast, fibroblast, endotel, östeosarkoma) veya fare (fibroblast, östeoblast) hücreleri 

kullanılır. Uygulancak implant için doğru hücre seçimi oldukça önemlidir [185]. Örneğin, 

Cheng vd. gerçekleştirdikleri çalışmada Zn malzemesi, insan endotel hücreleriyle sitotoksik 

teste tabi tuttulmuş ve Zn metalinin kardiyovasküler uygulamalarda biyouyumlu olduğunu 

ifade etmişlerdir [186]. Sitotoksik testler, iki biçimde yapılmaktadır. Birinci sitotoksik test - 

ekstrakt testinde implanttan salınan malzemelerin toksiklikleri ölçülürken, ikinci sitotoksik test 

- doğrudan testte ise implantla temas halindeki hücre büyümesi incelenmektedir. Sitotoksik 

testler, 1-7 gün arasında gerçekleşme sürelerine sahiptirler [187]. Kan uyumu testlerinde ise 

implantlar insan kanına maruz bırakılarak hemoliz hızı, kırmızı kan hücrelerinin yıkımı, 

trombosit morfolojisi ve yapışması gibi parametreler elde edilebilinir.  Saf Zn metali hakkında 

birçok in vitro biyouyumluluk çalışması yapılmış olmakla beraber bunlar, korozyon testleri gibi 

tam olarak birbiri içerisinde tutarlı değildir. Liu vd., Hiebl vd., Li vd. ve Kannan vd., saf Zn 

metali için % 100 ekstrakt konsantrasyonunda bile kesinlikle sitotoksiklik tespit 

edememişlerdir [158,188–190]. Bu çalışmaların aksine, Yang vd., Kubasek vd., Xiao vd., 

Murni vd., Tang vd. ve Wang vd. ise Zn metalinin % 100 ekstrakt konsantrasyonu için toksik 

olduğunu % 50 ekstrakt ve altı konsantrasyon degerleri için  sitotoksik özellikler göstermediğini 

bildirmişlerdir [128,157,181,184,191,192]. Karşılaşılan bu çelişkili sonuçların sebebinin test 

parametrelerinden hücre türü, süre, ekstrakt konsantrayonu ve ortamı gibi etkenler arasındaki 

ufak farklılıklardan kaynaklandiği düşünülmektedir [128,187]. Zn metalinin bu toksik 

özelliğini azaltmak ve doku oluşumunu teşvik edici bir implant haline getirmek için alaşım 

elemntleri, saf Zn’ye eklenip biyouyumluluk testleri yapılmıştır. Bazı araştırmacılar, Zn-Mg 

alaşımlarının % 100 ekstrakt konsantrasyonunda sitotoksik etkiye sahip olduğunu 

belirtmişlerdir. Bunun sebebi olarak, ISO 10993 standartı gibi standartların biyobozunur 

metaller için sitotoksik deney standartlarının uygun olmaması düşünülmektedir [128,157,191]. 

Murni vd., Zn-3Mg alaşımının uygun bir toksik özelliği gösterdiğini söylerken Xiao vd. ise Zn-
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0.05Mg alaşımının E.coli ve S.aureus’a karşı uygun antibakteriyel özellik gösterdiğini 

belirtmişlerdir [157,191]. Ayrıca birkaç çalışmada Li vd. ile Alves vd., Zn’ye Mg eklenmesinin 

kemik gelişimi ve entegrasyonunu geliştirdiğini göstermişlerdir [130,193]. Zn metaline 

eklenenen Ca ve Sr gibi IIA grubu elementleri, MG63 hücreleriyle yapılan çalışma sonucu saf 

Zn elementine kıyasla çok daha iyi biyouyumluluk davranışları sergilediği gözlemlenmiştir 

[130,158]. Zn-Cu alaşımlarının sitotoksiklik açıdan Zn-Mg alaşımlarına benzer davranışlar 

gösterdiği tesbit edilmistir. Tang vd. gerçekleştirdikleri calışmalarında bakırın bazı 

antibakteriyel davranışları olumlu yönde etkilediğini göstermişlerdir [184,194]. Bagha vd., 

mekanik alaşımlama yöntemiyle ürettikleri Zn-4Mn ve Zn-24Mn alaşımlarının 

sitotoksikliklerini MC3T3-E1 östeoblast hücreleriyle incelediklerinde Zn-24Mn alaşımının 

biyouyumluluğunun yüksek olduğunu görmekle beraber % 100 ekstrakt konsantrasyonunda her 

iki alaşımın da sitotoksik olduğunu belirtmişlerdir [145]. Li vd., Zn-4Ag alaşımının fare 

fibroblast (L929) hücreleri ve insan primer östeosarkoma (Saos-2) hücreleriyle yapmış olduğu 

çalışmada Ag’nin Zn’ye biyouyumluluk ve sitotoksiklik yönünden herhangi bir etkisi 

olmadığını belirtmekle beraber antibakteriyel özellikler açısından ise Zn-4Ag alaşımının saf 

Zn’ye göre S.gordonii bakterisine karşı çok daha iyi antibakteriyel özellikler gösterdiğini 

bildirmişlerdir [167].  
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BÖLÜM 3 

 

DENEYSEL ÇALIŞMALAR 

 

3.1 TOZ MALZEMELERİN ELDE EDİLMESİ 

 

3.1.1 Mekanik Öğütme/Alaşımlama İşlemi Öncesi Metal Tozların Hazırlanması 

 

Tez çalışması için belirlenen Zn-Ag-Fe alaşım sistemini oluşturan elementlerden Zn; % 99.99 

saflıkta ve toz boyutu < 44 µm şeklinde Nanokar firmasından, Fe; % 99 saflıkta ve toz boyutu 

< 60 µm şeklinde Sigma-Aldrich firmasından, Ag; % 99.99 saflıkta ve toz boyutu < 20 nm 

şeklinde Molchem UK firmasından temin edilmiştir. Toz alaşımların mekanik 

öğütme/alaşımlama yöntemiyle elde edilebilmesi için elementel toz malzemeler, Şekil 3.1’deki 

eldivenli kutu (glovebox) cihazı içerisinde hazırlanmıştır. Mekanik alaşımlama işlemi 

öncesinde cihaz, üç kez vakumla havası boşaltılarak içi tamamen argon gazı ile doldurulmuştur. 

Bu sayede oksijensiz ortamda ve inert bir gaz atmosferinde tartım ve numune alma işlemleri 

gerçekleştirilmiştir. Çizelge 3.1’de tez kapsamında incelenen alaşım kompozisyonları ve 

kütlece ağırlık bilgisi verilmiştir. Ayrıca, mekanik alaşımlama işlemi esnasında metal tozların 

birbirlerine soğuk kaynaklanma yapmasını önlemek için her bir alaşıma ağırlıkça % 1 oranında 

C18H36O2  (stearik asit) eklenmiştir.  

  

Çizelge 3.1 Mekanik öğütme/alaşımlama için hazırlanan alaşım elemetleri ve miktarları. 

Element Saf Zn Zn-3Ag (ağ.%) 
Zn-3Ag-1Fe 

(ağ.%) 

Zn-3Ag-3Fe 

(ağ.%) 

Zn-3Ag-5Fe 

(ağ.%) 

Zn (g) 20 19.4 19.2 18.8 18.4 

Ag (g) - 0.6 0.6 0.6 0.6 

Fe (g) - - 0.2 0.6 1 

Toplam (g) 20 20 20 20 20 
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Şekil 3.1 Mekanik öğütme/alaşımlama işlemi öncesi alaşımı oluşturan elementlerin 

hazırlandığı eldivenli kutu (glovebox) sistemi. 

 

3.1.2 Mekanik Öğütme/Alaşımlama 

 

Çizelge 3.1’de belirtilen toz malzemeler, eldivenli kutu içerisinde tartılıp Şekil 3.2’deki 

paslanmaz çelik haznelere yerleştirilmiştir. Mekanik alaşımlama işlemi süresince tozların 

oksidasyonunu önlemek amacıyla çelik haznelerin kapakları, vida sistemiyle sıkıştırılarak 

oksijensiz ortamın muhafazası sağlanmış oldu.  Paslanmaz çelik hazneler içerisine; 20 g toz 

malzeme ve 0.2 g stearik asitin yanı sıra 50’şer adet 4’er gram ağırlıkta paslanmaz çelik bilyalar 

toz:bilya ağırlık oranı 1:10 olacak şekilde yerleştirilmiştir. Gezegensel dönme hareketi yapan 

Şekil 3.2’deki Retsch PM-400 cihazı, 200 rpm hıza ayarlanarak öğütme işlemi 

gerçekleştirilmiştir. 

 

 

Şekil 3.2 a) Öğütme işlemi öncesindeki paslanmaz çelik hazneler, b) Retsch PM-400 cihazı ve 

c) mekanik alaşımlama işlemi sonrası çelik hazne. 

Eldivenli kutu cihazı Numune yerleştirme bölümü Vakum Pompası 
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Toz öğütme süresi; Bölüm 1’de bahsedildiği üzere alaşımlama mekanizmasını, toz tane 

boyutunu ve yapıda bulunan intermetalik bileşikleri etkileyebileceğinden dolayı, öğütme işlemi 

başladıktan 5 saat ve 10 saat sonraki aralıklarda ilerideki karakterizasyon işlemleri için 

hazneden belirli miktarda toz örnekler alınmıştır. Bu işlem toz malzemelerin oksidasyona 

uğramaması için argon gazıyla numune alma haznesi doldurulan eldivenli kutuda 

gerçekleştirilmiştir. 

 

3.2 ÜRETİLEN TOZLARIN KARAKTERİZASYONU 

 

3.2.1 Taramalı Elektron Mikroskopu Analizi 

 

Tez kapsamında elde edilen toz malzemeler, Şekil 3.3’de gösterilen Quanta 450 Field Emission 

Gun (FEG) SEM kullanılarak farklı büyütme oranlarında tozların morfolojilerindeki ve 

parçacık boyutlarındaki değişim incelenmiştir. Ayrıca 20 saatlik öğütme işlemi sonunda elde 

edilen tozların enerji dağılımlı X-ışını spektroskopisi (EDX) yöntemiyle kimysal değişimleri, 

elementel haritalama belirlenmiştir.  

 

 

Şekil 3.3 Quanta 450 FEG SEM cihazı 

 

3.2.2 Toz Boyut Analizi 

 

Numunelerin toz boyut dağılımı ve analizleri, Malvern Mastersizer 3000 cihazı kullanılarak 

gerçekleştirilmiştir. Cihazın toz boyut ölçüm kapasitesi 0.01-3500 µm arasında olup, 
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analizlerde dispersan olarak saf su kullanılmıştır. 633 nm dalga boyuna sahip lazer ışığının 

dispersanda dağıtılmış sıvıdaki toz tanelerinden yansıma açısına göre kırılan lazer ışığı küçük 

boyutlu tozlarda büyük, büyük boyutlu tozlarda ise küçük açılarda kırınım yapar. Bu ışığın 

şiddet ve açısı detektör tarafından incelenerek toz boyut aralığı, ortalama toz boyutu, en düşük 

ve en yüksek toz boyutları ile toz boyut dağılımının homojenliği gibi veriler tespit edilir.  

 

 

Şekil 3.4 Malvern Mastersizer 3000 cihazı. 
 

3.2.3 X-ışını Difraksiyonu (XRD) Analizi 

 

Mekanik alaşımlama ile üretilen toz malzemelerin faz analizlerinin ve kristal boyutunun 

belirlenebilmesi için Şekil 3.4’deki Panalytical Empyrean marka XRD cihazı, 45 kV ve 40 mA 

olarak ayarlı, monokromotik CuKα radyasyonu (λ = 0.154056 nm) altında kullanılmıştır. XRD 

analizleri tüm numuneler için tarama açısı 20º’den 100º’ye kadar 0.013º adım aralığında ve her 

adımda 97.92 s bekletilerek ölçümler alınmıştır. Numune kabı olarak, zero-background olarak 

adlandırılan XRD sonucu hiçbir pik vermeyen numune kabı kullanılmıştır. 
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Şekil 3.5 Panalytical Empyrean marka XRD cihazı. 

 

3.3 ÜRETİLEN TOZLARIN ŞEKİLLENDİRİLMESİ VE SİNTERLENMESİ 

 

3.3.1 Presleme Aşaması 

 

Mekanik alaşımlama ile 20 saat sonunda elde edilen toz numunler, Şekil 3.7’deki yüksek 

mukavemetli Assab-17 takım çeliğinden imal edilmiş kalıpta preslenerek metalik forma 

getirilmiştir. Toz sıkıştırma işlemi için öncelikle alt pim ve kalıp birleştirilmiştir. Daha sonra 

tozların sıkıştırılacağı metal pimlerden biri parlak yüzeyi üste gelecek şekilde yerleştirilip bu 

pimin üzerine yaklaşık 1 g metal tozu koyulmuştur. Daha sonra diğer metal pim de bu tozların 

üzerine koyularak basma pimi kalıba girecek şekilde yerleştirilmiştir. Sıkıştırma için 

hazırlanmış olan kalıba Şekil 3.8’de görülen hidrolik pres yardımıyla 6 tonluk yük 5 dakika 

boyunca uygulandı. Her bir numuneye yaklaşık 750 MPa basınç uygulanmıştır. 
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                                      a)                                                                  b) 

Şekil 3.6 a) Tozların sıkıştırma prensibi ve b) sıkıştırma için kullanılan kalıp. 

 

                                                

 

Şekil 3.7 Tozların sıkıştırıldığı 20 ton kapasiteli pres. 

 

Kalıp Doldurma 

Basma 

Pimi 
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Pim 

Toz 

Kalıp 

Sıkışma 

Sıkışan  

Toz 

Çıkartma 
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Alt 

Pim 
Basma 

Pimi 

Çıkartma 

Kalıbı 

Tozların 

Sıkıştırıldığı 

Metal Pimler 
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3.3.2 Sinterleme  

 

Sinterleme işlemi, preslenen 20 saat öğütülmüş tozların yoğunluğunu ve mukavemetini 

arttırmak üzere Protherm marka tüp fırında 280 oC’de 1 saat süreyle önceden vakumlanan ve 

argon gazı ile doldurulmuş bir atmosferde Al2O3 kroze üzerinde gerçekleştirilmiştir. 

 

 

Şekil 3.8 Sinterleme işleminin gerçekleştirildiği Protherm marka tüp fırın. 

 

Şekil 3.10’da Al2O3 kroze üzerinde gerçekleştirilen sinterlenme işlemi sonunda elde edilen 

pelet numuneler görülmektedir. Sinterleme sonrası, Ag ve Fe içeren peletlerin renginin değiştiği 

fark edilmiştir. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 

 

Şekil 3.9 Sinterleme sonrası elde edilen peletler. 

 

Saf Zn 

(20 saat öğütülmüş) 

Zn-3Ag 

(20 saat öğütülmüş) 

Zn-3Ag-1Fe 

(20 saat öğütülmüş) 

Zn-3Ag-3Fe 

(20 saat öğütülmüş) 

Zn-3Ag-5Fe 

(20 saat öğütülmüş) 
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3.4 SİNTERLENEN PELETLERİN KARAKTERİZASYONU 

 

3.4.1 Yoğunluk ve Porozite Tayini 

 

Numunelerin yoğunlukları, Helyum piknometresi ayrıca d=m/v formülü kullanılarak 

hesaplanmıştır. Teorik yoğunluğu ve gerçek yoğunluğu bilinen numunelerin genel poroziteleri 

Eşitlik 3.1’e göre hesaplanmıştır.      

 

0

% 1 100
d

x
d


 

  
                                                                                                               (3.1) 

        

Burada; % ε=porozite, d=numunelerin hesaplanan yoğunluğunu ve d0=teorik yoğunluğu ifade 

etmektedir. 

 

3.4.2 Mikroyapı ve Tane Boyut Analizleri 

 

Sinterlenen numunelerin metalografik işlemleri için için numuneler öncelikle bakalite 

alınmıştır. Bunun için her bir numune Şekil 3.10a’da görülen Metcon Ecopress 50 marka sıcak 

bakalite alma cihazıyla kalıplanmıştır. Bakalite alma cihazıyla kalıplanan numuneler, Şekil 

3.10b’de görülen otomatik zımparalama/parlatma cihazında sırasıyla 400, 800, 1200 ve 2000 

gritlik zımparalarla zımparalama yapıldıktan sonra 6 µm’lik elmas süspansiyonuyla parlatılarak 

dağlama öncesi ayna parlaklığına getirildi. Yüzeyi parlatılan numuneler, ultrasonik 

temizleyicide 5 dakika süreyle izopropanol içerisinde temizlendikten sonra %2’lik HCl  

dağlayıcısında 2 dakika süreyle bekletildi. Bu işlem sınucunda tane sınırları ortaya çıkarılmış 

oldu. Yüzeyleri dağlanan numunelerin görüntüleri, Şekil 3.11’deki Leica marka optik 

mikroskopla 50x, 100x, 200x ve 500x büyütmelerde gerçekleştirilmiştir. 
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Şekil 3.10 a) Metcon Ecopress 50 marka sıcak kalıplama cihazı ve b) Metcon Forcipol marka 

otomatik zımparalama/parlatma cihazı. 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Şekil 3.11 Numunelerin görüntülerinin alındığı Leica marka optik mikroskop. 

 

50x ve 100x büyütmede elde edilen optik görüntülerden ASTM E 112-1985 standardı 

kullanılarak Eşitlik 3.2’ye göre her bir numunenin ASTM tane boyut numarası hesaplanmıştır 

      

G=-2.9542 + 1.4427 ln na                                                                                                      (3.2) 

 

Burada, G=ASTM tane boyutu numarası ve na= mm2 başına düşen tane sayısını ifade 

etmektedir. Böylece ASTM ortalama tane çapı (µm), Şekil 3.12’deki tabloya göre 

belirlenmiştir. 
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Şekil 3.12 ASTM tane boyut numarası, ortalama tane çapı ve mm2 başına düşen tane sayısı 

arasındaki ilişki. 

 

3.4.3 Mekanik Testler 

 

3.4.3.1 Mikrosertlik Testi 

 

Mikrosertlik testleri, ISO 6507 standardına göre Şekil 3.13’de görülen Shimadzu marka 

mirosertlik cihazı kullanılarak gerçekleştirilmiştir. Numunelerre 980 mN kuvvetin 30 s süreyle 

uygulanması sonucu mikroyapı görüntülerinden elde edilen elmas piramit ucun köşegenlerinin 

ortalamasının Eşitlik 3.2’deki formülde yerine koyulmasıyla Vickers sertlik değeri 

hesaplanmıştır. 

 

2
0.1891

F
HV x

d
                                                                                                                   (3.3) 

 

Burada; HV=Vickers sertliği, F=yük (N) ve d= (d1+d2)/2 sertlik testi sonrası köşegenlerin 

ortalamasını (mm) belirtmektedir. 
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Şekil 3.13 a) Elmas ucun numuneye batmasıyla oluşan miroyapı görüntüsü ve b) Shimadzu 

marka mikrosertlik cihazı. 

 

3.4.3.2 Aşınma Testi 

 

Aşınma dayanımı, biyomalzemelerde özellikle sertliğin artışıyla doğru orantılı olarak mekanik 

stabilitenin bir ölçüsüdür. Başka bir deyişle mekanik kararlılık, aşınma dayanımının yüksek 

olduğu nispette uzun sürecektir. Aşınma testi, Tribo Technic marka pin-on disk tipi aşınma 

cihazı (Şekil 3.14) kullanılarak 5 mm’lik bir lineer hareketle numune yüzeyinde sürtünen 100 

Cr6 çelik bilya vasıtası ile gerçekleştirilmiştir. Lineer aşınma testi, Şekil 3.15’da şematik olarak 

gösterilmiştir. 

 

 

Şekil 3.14 Aşınma testinin gerçekleştirildiği Tribotechnic marka pin-on disk cihazı. 
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Şekil 3.15 Lineer aşınma testinin şematik gösterimi 

 

Aşınma testleri, ASTM G133-05 standardında 2 N kuvvetle 5 mm eksenli lineer aşınma testi 

50 m mesafe için gerçekleştirilmiştir. Her bir numune için sürtünme katsayısı ve spesifik aşınma 

katsıysı belirlendi. Spesifik aşınma katsatyısı, Archard vd.’nın geliştirmiş oldukları hacim 

değişim formülü (Eşitlik 3.4) kullanılarak hesaplanmıştır [195]. Ayrıca numunelerde 

gerçekleşen aşınma hacmi, Taylor Hobson marka Surtronic model profilemetre ile 

belirlenmiştir. 

 

i iV k xFxs                                                                                                                             (3.4) 

 

Burada; F=normal yük (N), s=aşınma mesafesi (m), Vi=aşınma hacmi (mm3) ve ki=spesifik 

aşınma katsayısını (mm3/Nm) ifade etmektedir. 

 

3.4.4 Elektrokimyasal Testler 

 

Şekil 3.16’da elektrokimyasal testler için kurulan düzenek ve düzenek bileşenleri gösterilmiştir. 

Elektrokimyasal testler, üçlü elektrot sistemiyle yapılmıştır. Doymuş kalomel elektrot referans 

elektrot olarak seçilmiştir. Yardımcı elektrot olarak grafit elektrot ve analizin yapıldığı 

malzeme elektrotu (çalışma elektrotu) olarak kullanılmıştır. Referans elektrot ile çalışma 

elektrotu arasındaki potansiyel fark, potansiyostat yardımıyla bulunmuştur. Polarizasyon 

testleri, bileşimi Çizelge 3.2’de belirtilmiş olan Hank’s tuz çözeltisi içerisinde, 1 saat ön 

bekletmeden sonra referans eletroda karşı -500 mV ile -2000 mV arasında 0.5 mV/s hızıyla 

Gamry marka Interface 1010 model cihazda yapılarak Tafel eğrileri elde edilmiştir. 37 ± 1 oC 
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sıcaklıkta yapılan testlerde korozyon hızı, ASTM G59-97 standardında Eşitlik 3.4’e göre 

bulunmuştur [179]. 

 

33.27 10 corri EW
CR x


                                                                                                           (3.5) 

Burada; icorr=korozyon akım yoğunluğu (µA.cm-2), EW=eşdeğer ağırlık (g.eq-1) ve ρ=yoğunluk 

(g.cm-3) değerlerini temsil etmektedir. 

 

 

Şekil 3.16 Elektrokimyasal korozyon testi için hazırlanan deney düzeneği. 
 

Çizelge 3.2 Polarizasyon testlerinde kullanılan Hank’s çözeltisi bileşimi [196]. 

Bileşen Konsantrasyon (mM) 

NaCl 138 

KCl 5.33 

Na2HPO4 0.3 

KH2PO4 0.44 

CaCl2 1.3 

MgSO4.7H2O 0.41 

NaHCO3 4 

C6H12O6 5.6 

MgCl2.6H2O 0.5 
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3.4.5 İndirekt Sitotoksisite Testleri 

 

Değerlendirme mitokondriyal aktivitenin ölçülmesi bazlı MTT (3-[4,5-dimethylthiazol-2-yl]-

2.5 diphenyl tetrazolium bromide) testi ile yapılmıştır. Numuneler 37 °C’de 1 gece boyunca 

MC3T3 besi yerinde bekletilmiştir. MC3T3 hücreleri 96-well kuyucuklarına düşük 

konsantrasyonda ekilerek (5000 hücre/kuyucuk), bir gece boyunca yüzeye yapışması sağlanmış 

ve formulasyonlar, hücre ekilmiş 96 well kuyucuklarına 200 µl pipetlenmiştir. 24 saat sonra 

besiyeri uzaklaştırılmış ve her bir kuyucuğa 200 µl (5µg/ml, fenol redsiz RPMI 1640 ile 

seyreltilmiş) MTT solüsyonu eklenmiştir. 96 well 3 saat boyunca karanlıkta bekletilmiş ve 

sonrasında MTT formazan kristallerini çözmek için 200 µl izopropil alkol-HCL solüsyonu 

eklenmiştir. 96 well plağı 570 nm’de Elisa Reader’da okutulmuştur. Polistren 96 well kuyucuğu 

%100 kabul edilerek hücre canlılığı bu değer üzerinden hesaplanmıştır.  

 

Hücre yaşayabilirliği (%) = [OD 570(numune)/OD 570(kontrol)] x 100                                     (3.6) 
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BÖLÜM 4 

 

DENEYSEL SONUÇLAR VE TARTIŞMA 

 

4.1 ÜRETİLEN TOZLARIN KARAKTERİZASYONU 

 

4.1.1 Taramalı Elektron Mikroskobu/ Enerji Dağılımlı X-ışını Spektroskopisi 

(SEM/EDX) Analizi 

 

Mekanik öğütme/alaşımlama işlemi süresinde saf Zn ve Zn-3Ag-xFe (x=0, 1, 3, 5) toz 

parçacıkların morfolojik özelliklerinde meydana gelen değişimler SEM ile incelenmiştir. Şekil 

4.1’de başlangıçta uzun ince taneli halde bulunan saf Zn parçacıklarının soğuk kaynaklanma 

mekanizmasıyla birbirleriyle kaynaştığı ve iri taneli tabakalı bir yapı oluşturduğu 

görülmektedir. Artan öğütme süresiyle beraber oluşan bu tabakalı yapı kırılıp, parçalanmaya 

başlamıştır. 20 saatlik öğütme sonucunda Zn gibi gevrek malzemelerin öğütme mekanizması; 

i) bölgesel sıcaklık artışı, ii) şekli değişmemiş tozlarda meydana gelen mikro deformasyon, iii) 

yüzey deformasyonu ve iv) öğütme işlemi esnasında tozlarda hidrostatik gerilme gibi 

sebeplerden dolayı soğuk kaynaklanmayla iri halde olan parçacıkların boyutları gevrek 

kırılmayla azalmıştır. Ayrıca parçacıkların şekil ve boyutları daha homojen hale gelmiştir.  

[197]. Şekil 4.2’de Zn’ye % 3 Ag eklenmesiyle öğütme işlemi süresince toz parçacıklarda 

meydana gelen değişim, saf Zn’ninkine benzemektedir. Ag, sünek bir malzeme olduğundan 

kısa süreli öğütmelerde hızlı bir biçimde soğuk kaynaklanma meydana gelmiştir. Zn-3Ag 

alaşımının 10 saat süreyle öğütülmüş hali incelendiğinde iri taneli tabakalı bir yapıda olan toz 

parçacıkları kırılarak tane boyutu azalmıştır. 20 saat süreyle öğütülen tozların tane boyutunda 

belirgin bir değişme olmamakla beraber daha homojen bir yapının oluştuğu tespit edilmiştir. 

Şekil 4.3-4.5’deki sırasıyla Zn-3Ag-1Fe, Zn-3Ag-3Fe ve Zn-3Ag-5Fe alaşımlarının SEM 

sonuçları da benzer bir mekanizmaya sahiptir. Mekanik öğütme/alaşımlama işleminin 

başlangıcında toz parçacıklar, birbirleriyle ve bilyelerle çarpışması sonucu elementel tozlar 

deformasyona uğrar, morfolojik yapıları bozulur ve birbirlerine yapışarak kümeleşmeye 

başlarlar. Bu olay soğuk kaynaklanma (cold-welding) olarak adlandırılır. Bunun sonucu oluşan 
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kümelerde bir artış ve büyüme gözlenir. Belli bir büyüklüğe ulaşan parçacıklar, deformasyon 

sertleşmesi nedeniyle gevrek hale gelerek parçalanmaya başlar. Bu durum; kırılma, parçalanma 

(fracturing) olarak adlandırılır. Böylece parçacıkların geometrik yapısında belli bir azalma 

meydana gelir. Bu azalma belli bir süre devam eder, parçacık boyutları belli bir küçüklüğe 

geldiğinde artık daha fazla kırılma ve bölünme olmadığından parçacıkların boyutları sabitleşir.  

Bunun yanı sıra, öğütme süresinin artmasıyla gevrek kırılma yaşanan toz parçacıklarda tekrar 

soğuk kaynaklama oluşarak toz boyutu artabilir. Toz boyutu dağılımı analiziyle yukarıda 

belirtilen morfolojik değişimler, Bölüm 4.1.2’de belirtilmiştir. 

 

 

Şekil 4.1 Saf Zn tozlarının farklı öğütme sürelerinden sonraki SEM görüntüleri. 
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Şekil 4.2 Zn-3Ag alaşımının farklı öğütme sürelerinden sonraki SEM görüntüleri. 

 

 

Şekil 4.3 Zn-3Ag-1Fe alaşımının farklı öğütme sürelerinden sonraki SEM görüntüleri. 
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Şekil 4.4 Zn-3Ag-3Fe alaşımının farklı öğütme sürelerinden sonraki SEM görüntüleri. 

 

 

Şekil 4.5 Zn-3Ag-5Fe alaşımının farklı öğütme sürelerinden sonraki SEM görüntüleri. 
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Bununla birlikte, 20 saatlik mekanik alaşımlama işlemine tabi tutulan toz alaşımlardaki 

elementlerin dağılımlarını ortaya çıkarmak için EDX analizi ile renkli haritalandırma 

yapılmıştır. Saf Zn, Ag ve Fe elementleri, haritalama analizi için belirli renklerle temsil 

edilmiştir. Zn-3Ag-xFe (x=0, 1, 3, 5) alaşımlarının Şekil 4.6 ile 4.9 arasındaki görüntülerinden, 

yapıyı oluşturan elementlerin birbiri içerisinde homojen bir dağılıma sahip olduğu 

anlaşılmaktadır. Dolayısıyla, hedeflenen homojen bir yapının oluşmasıyla beraber bilyelerden 

ve öğütücü hazneden kaynaklanabilcek olan safsızlığı önlemek amacıyla mekanik alaşımlama 

işlemine 20 saat sonrasında devam edilmemiştir. 

 

 

Şekil 4.6 Zn-3Ag alaşımının 20 saat öğütme sonundaki EDX elementel haritalama görüntüleri. 

 

 

Şekil 4.7 Zn-3Ag-1Fe alaşımının 20 saat öğütme sonundaki EDX elementel haritalama 

görüntüleri. 
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Şekil 4.8 Zn-3Ag-3Fe alaşımının 20 saat öğütme sonundaki EDX elementel haritalama 

görüntüleri. 

 

 

Şekil 4.9 Zn-3Ag-5Fe alaşımının 20 saat öğütme sonundaki EDX elementel haritalama 

görüntüleri. 
  

4.1.2 Toz Boyut Analizi 

 

Saf Zn ve Zn-3Ag-xFe (x=0, 1, 3, 5) toz parçacıkların farklı sürelerdeki öğütme işleminden 

sonrasındaki toz boyutu dağılımı analizlerinden parçacık boyutu farklılaşmaları, en yüksek ve 

en düşük yüzdeli tane boyut aralıkları ve ortalama tane boyut dağılımları tespit edilmiştir. 
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Parçacıkların şekli ve boyutunun tozların paketlenebilirliğine etkisini incelemek için Şekil 

4.10’da 20 saat süreyle öğütülmüş alaşımların toz boyut dağılımları gösterilmiştir. Toz boyut 

dağılımları incelendiğinde frekans eğrilerinin kolları arasındaki fark miktarı ve eğrilerdeki pik 

noktası değerindeki artış, toz boyut üniformluğunu belirtir. Bu şekillerdeki eğrilerin kolları 

arasındaki fark ve eğrilerin pik noktaları göz önüne alındığında, tozların boyutsal olarak eş 

dağılımı relatif olarak Zn>Zn-3Ag-3Fe>Zn-3Ag-5Fe>Zn-3Ag>Zn-3Ag-1Fe şeklinde 

sıralanmıştır. 

 

 

 

 

Şekil 4.10 20 saat süreyle öğütülmüş a) saf Zn, b) Zn-3Ag, c) Zn-3Ag-1Fe, d) Zn-3Ag-3Fe ve 

e) Zn-3Ag-5Fe tozlarının parçacık boyutu dağılım eğrileri. 
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Şekil 4.10 (devam ediyor) 

 

Parçacık boyutu dağılımı eğrilerinden hesaplanan Dv(10), Dv(50) ve Dv(90) değerlerine ait 

grafikler Şekil 4.11 ile Şekil 4.15 arasında görülmektedir. Tozların % 10’unun belirtilen 

parçacık boyutunun altında olduğunu Dv(10) değeri, % 50’sinin belirtilen boyutun altında ve 

geriye kalan miktarın da üzerinde olduğunu ifade eden ortalama toz boyutunu belirten Dv(50) 

değeri ile tozların %10’unun belirtilen toz boyut değerinin üzerinde olduğunu Dv(90) değeri 

belirtmektedir. 20 saat süreyle öğütülmüş tozların üniformal dağılımı incelendiğinde en dar 

boyut aralığı saf Zn’de görülürken, boyut dağılımı en düzensiz Zn-3Ag-1Fe alaşımında tespit 

edilmiştir. Şekil 4.11 incelendiğinde saf Zn toz parçacıklarının 5 saatlik öğütme sonrasında 

Dv(90) değerinin hızlı bir şekilde artarak 95 µm değerinden 259 µm’ye çıktığı görülmektedir. 

Büyük taneli toz parçacıkların boyutunda meydana gelen bu hızlı artış, ilk 5 saatlik öğütmede 

Şekil 4.1’deki SEM görüntülerinden de anlaşılabileceği gibi parçacıklarda soğuk kaynaklanma 

etkisiyle meydana gelen tabakalı yapıdan dolayıdır. Bu esnada Dv(10) değerinden 

görülebileceği üzere küçük parçacıklarda birleşme meydana gelmemiş iri parçacıklar ortalama 

toz boyutunda önemli oranda değişikliğe sebep olmamıştır. Öğütme süresinin artmasıyla 

beraber deformasyon sertleşmesine uğrayan büyük boyutlu parçacıklar, 5 saatlik öğütmede 

meydana gelen tabakalı yapının aksine gevrek kırılma davranışı gösterip kırılarak Dv(10) 

değerinde düşüşe neden olmuşlardır. 5 saatlik öğütme sonucunda sabit boyutta kalan küçük 

parçacıklar ise artan öğütme süresiyle beraber bölgesel olarak meydana gelen sıcaklık artışıyla 
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sünek bir davranış göstererek birleşmiş ve Dv(10) değerinde artış meydana gelmiştir. Büyük 

boyutlu parçacıklarda meydana gelen gevrek kırılmaya rağmen ortalama toz boyutu küçük 

parçacıklardaki soğuk kaynaklanma etkisi ile artış göstermiştir. 20 saatlik öğütme sonunda 

küçük parçacıkların boyutunda değişim gözlenmezken büyük parçacıkların kırılma eğilimi 

devam ederek Dv(90) değeri 159 µm’den 129 µm’ye düşmüştür. Bu düşüş ortalama toz boyut 

değerini son olarak 71.3 µm’den 62.5 değerine getirmiştir. Şekil 4.12’de Zn-3Ag alaşımında 

öğütme süresine bağlı olarak meydana gelen değişim saf Zn’ya göre bazı farklılıklar 

göstermektedir. Toz parçacıkların Dv(10) değeri, 5 saat öğütme sonrasında saf Zn tozlarının 

aksine hızlı bir artış gösterirken, bu durum kübik yüzey merkezli kristal kafes yapısına sahip 

sünek bir malzeme olan Ag toz parçacıklarının hızlı bir biçimde birleşmesinden 

kaynaklanmaktadır. Ag toz parçacıklarının aglomere hale gelmesi Şekil 4.2’deki SEM 

görüntülerinden de açık bir şekilde görülebilmektedir. Düşük ve büyük boyutlu parçacıkların 5 

saatlik öğütmeyle hızlı bir biçimde birleşerek aglomere hale gelmesi, ortalama toz boyutunu 

arttırırken deformasyon sertleşmesiyle sertleşen parçacıkların kırılmasıyla saf Zn’deki 10 

saatlik öğütme davranışının aksine ortalama toz boyutu yaklaşık 92 µm değerinden 61.1 µm 

değerine düşmüştür. Bununla birlikte gevrek kırılan parçacıklarda devam eden öğütmeyle 

beraber özellikle büyük parçacıklar, bölgesel sıcaklık artışı etkisiyle tekrar kısmi miktarda 

birleşerek Dv(90) değeri 127 µm’den 157 µm değerine artmıştır. Ayrıca ortalama parçacık 

boyutu değeri de 61.1 µm’den 64.6 µm değerine yükselmiştir. 

 

 

Şekil 4.11 Farklı öğütme sürelerinden sonra elde edilen saf Zn tozlarının Dv(10), Dv(50) ve 

Dv(90) değerleri. 
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Şekil 4.12 Farklı öğütme sürelerinden sonra elde edilen Zn-3Ag toz alaşımlarının Dv(10), 

Dv(50) ve Dv(90) değerleri. 

 

Zn-3Ag-1Fe alaşımının öğütme süresine bağlı olarak parçacık boyutlarındaki değişim Şekil 

4.13’de incelenmiştir. Fe, kübik hacim merkezli kristal yapısına sahip ve Zn’ye göre sünek, 

Ag’ye göre ise gevrek davranış gösteren bir metaldir. Ag ve Fe birbiri içerisinde çözünmezken 

her ikisi de Zn içerisinde çözünebilir. Soğuk kaynaklanma ilk 5 saatlik öğütmede küçük ve 

büyük parçacıklarda etkili olurken parçacık boyutu ortalaması azalmıştır. Bu durum, düşük 

oranda Fe eklenmesinin Zn-3Ag alaşımının öğütme davranışını değiştirdiğini belirtmektedir. 

10 saatlik öğütme işlemi, tüm parçacıkların boyutunda artışa neden olurken devam eden öğütme 

işlemi, soğuk kaynaklanan numunelerin düşük miktarda gevrek kırılma davranışıyla 

sonuçlanmıştır. Böylece Dv(10), Dv(50) ve Dv(90) değerlerinde az miktarlarda düşüş 

gözlenmiştir 
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Şekil 4.13 Farklı öğütme sürelerinden sonra elde edilen Zn-3Ag-1Fe toz alaşımlarının Dv(10), 

Dv(50) ve Dv(90) değerleri. 

 

Şekil 4.14 ve 4.15’de Zn-3Ag-3Fe ile Zn-3Ag-5Fe alaşımlarının öğütme süresine bağlı olarak 

Dv(10), Dv(50) ve Dv(90) değerlerinin benzerlik gösterdiği anlaşılmaktadır. Bu durum, her iki 

alaşımın toz morfolojisinin birbirine oldukça benzer olması ile ilgilidir. İlk 5 saatlik öğütme 

işlemi toz parçacıkların birleşerek soğuk kaynaklanıp, deformasyon sertleşmesine uğramalarına 

sebep olmuştur. Dolayısıyla her iki alaşımda küçük boyutlu parçacıklarda, yüksek boyutlu 

parçacıklarda ve ortalama parçacık boyutlarının dağılımında artış meydana gelmiştir. Hızlı bir 

biçimde plastik şekil değiştirip sertleşen toz parçacıklar, öğütme işlemi devam ettikçe kırılarak 

boyutları neredeyse öğütme öncesi değerlerine ulaşmıştır. Devam eden öğütme işlemiyle 

beraber bu parçacıkların kırılmasıyla yeni oluşan yüzeyler, soğuk kaynaklanarak Zn-3Ag 

alaşımına benzer biçimde toz parçacık boyutunda artışa neden olmuştur.  
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Şekil 4.14 Farklı öğütme sürelerinden sonra elde edilen Zn-3Ag-3Fe toz alaşımlarının Dv(10), 

Dv(50) ve Dv(90) değerleri. 

 

 

Şekil 4.15 Farklı öğütme sürelerinden sonra elde edilen Zn-3Ag-5Fe toz alaşımlarının Dv(10), 

Dv(50) ve Dv(90) değerleri. 

 

4.1.3 XRD Analizi Sonuçları 

 

Tez çalışması kapsamında öncelikle saf Zn tozları mekanik öğütme işlemine tabi tutulmuştur. 

Toz parçacıkların mikroyapısında meydana gelen değişimi anlayabilmek için 5, 10 ve 20 saatlik 
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öğütme sürelerinde öğütme haznesi argon atmosferi altında eldivenli kutu içerisinde açılarak 

numuneler alınmıştır. Saf Zn toz parçacıklarında meydana gelen yapısal değişimler X-ışını 

difraksiyonu (XRD) ile incelenmiştir. Şekil 4.16’dan görüldüğü üzere, hcp-Zn fazına ait 

karakteristik piklerin (ICSD ref.no: 98-018-1734), öğütme süresinin artmasıyla birlikte 

şiddetlerinde azalama ve genişlemelerin olduğu gözlemlenmiştir. XRD piklerinde meydana 

gelen bu değişiklik, Şekil 4.17’de belirtilen kristalit boyutundaki küçülmeyi ifade etmektedir 

[198,199]. Burada parçacık boyutu, bir metal tozdaki altyapının çapını tanımlamada 

kullanılırken kristalit boyut terimi, bu altyapıyı oluşturan kristallerin boyutu ile ilgilidir. Ayrıca 

parçacık boyutu, genellikle bir mikroskop veya lazer ışını saçılımı tekniği kullanılarak 

görüntülenebilirken kristalit boyut ise XRD grafiklerinden yapılan hesaplamalarla bulunabilir 

[200]. Saf Zn toz parçacıkların kristalit boyutları, Eşitlik 4.1’de verilen Debye-Scherer formülü 

ile hesaplanmıştır [201]. 

 

coshkl

K
D



 
                                                                                                                         (4.1) 

 

Burada; D=kristalit boyut, K=biçim faktörü (0.9) ve λ=X-ışınının dalga boyudur (λCuKα = 

0.154056 nm). θ, pikin yansıma açısını ve βhkl ise pikin yarı yükseklikteki tam genişlik değerini 

temsil etmektedir (FWHM). Buradaki pik genişlemesi hkl obs std     ile bulunur. obs , analiz 

edilen numunenin std  ise standart bir numunenin FWHM değerleridir. Ayrıca öğütme 

süresince kristal kusur ve bozukluklardan kaynaklanan toz parçacıklardaki örgü gerinimi, 

Eşitlik 4.2’deki formül ile hesaplanmıştır [201]. 

 

4tan
hkl




                                                                                                                            (4.2) 

 

Buradaki pik genişlemesi ise 
2 2

hkl obs std     ile bulunmuştur. Şekil 4.18’de saf Zn toz 

parçacıkların öğütme işlemi süresince kristalit boyutundaki ve örgü gerinimindeki değişimler 

görülmektedir. XRD analizinde 2θ ≈ 43º yansıma açısında görülen en şiddetli pikin FWHM 

değerlerine göre hesaplamalar yapılmıştır. Şekil 4.18’den görüldüğü gibi Zn toz parçacıkların 

kristalit boyutları ilk 5 saatlik öğütme işleminde çok hızlı bir şekilde 57 nm’ye düşmekte ve 

daha sonra yaklaşık olarak 43 nm civarında gittikçe azalmaktadır. Bununla birlikte, öğütme 

süresinin artmasıyla örgü gerinimi değerleri artmaktadır. Bu durum, mekanik 
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öğütme/alaşımlama işlemi için genel bir durumdur [139]. Öğütme işlemi esnasında toz 

parçacıklar, devamlı olarak soğuk kaynaklanma, kırılma ve parçalanma gibi deformasyonlara 

maruz kalmaktadırlar. Böylelikle öğütülmüş olan toz parçacıklarında saklı olan enerji atışı 

ortaya çıkmış olur. Ayrıca öğütme işlemi süresince öğütücü bilyelerin oluşturduğu darbe 

etkisiyle toz parçacıklarının boyutu azalırken örgü gerinimi değerleri de artmaktadır [139,202]. 

Zn toz parçacıkların 20 saatlik öğütme işlemi sonunda örgü gerinimi değeri yaklaşık % 0.23 

olarak bulunmuştur. 

 

 

Şekil 4.16 Saf Zn tozlarının farklı öğütme süreleri sonrası XRD grafikleri. 

 

 

Şekil 4.17 Parçacık boyutu ile kristalit boyutun karşılaştırılması [199]. 
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Şekil 4.18 Öğütme süresince saf Zn tozlarının kristalit boyut ve örgü gerinimindeki değişim. 

 

Mekanik alaşımlama işlemi ile üretilen Zn-3Ag ikili alaşımların XRD sonuçları, Şekil 

4.19(a)’da görülmektedir. Mekanik alaşımlama işlemine tabi tutulmayan Zn-3Ag tozlarının 

XRD grafiğinde beklenildiği üzere Zn (ICSD ref.no: 98-024-7159) ve Ag (ICSD ref.no: 01-

087-0717) elementlerinin kırınım pikleri yer almaktadır. 5 saatlik alaşımlama işlemi sonrasında 

Zn’ye ait elementel piklerin şiddetlerinin azaldığı, Ag’ye ait piklerin tamamen kaybolduğu ve 

yeni bir AgZn3 intermetalik fazının (ICSD ref.no: 00-025-1325) oluştuğu görülmektedir. Şekil 

4.19(b)’den görüleceği üzere, 2θ ≈ 36.4º yansıma açısına karşılık gelen karakteristik Zn pikinin 

öğütme süresinin artmasıyla beraber pik şiddetinin azalarak genişlediği görülmektedir. Aynı 

zamanda öğütme işleminin devam etmesiyle bu pik, daha büyük yansıma açılarına doğru 

kaymaktadır. Bu durum, AgZn3 fazının oluşumunu belirtmektedir. 10 ve 20 saatlik alaşımlama 

işlemi sonrasına kadar Zn ve AgZn3 fazları, alaşımın yapısında görülmektedir. Liu vd. [203] 

yaptıkları çalışmada AgZn3 fazının, Ag içeriği % 3.5’tan düşük olan Zn-Ag ikili alaşımlarında 

gözlenemediğini bildirmiştir. Sikora-Jasinska vd. [155] ise AgZn3 fazını, Zn’ye % 5 ve 7 Ag 

eklenmesi sonucu elde etmişlerdir. Literatürden farklı olarak bu çalışmada AgZn3 fazı, mekanik 

alaşımlama işlemi ile Zn-3Ag kompozisyonunda elde edilmiştir. Şekil 4.20’de öğütme işlemi 

süresince, XRD analizlerinde en şiddetli pik olan 2θ ≈ 43.5º yansıma açısında görülen Zn fazına 

ait en şiddetli pikin kristalit boyutundaki ve örgü gerinimindeki değişimler görülmektedir. İlk 

5 saat sonunda kristalit boyut değeri 130 nm’den 75 nm’ye düştüğü, 20 saatlik öğütme sonunda 
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ise 35 nm’ye ulaştığı belirlenmiştir. Öğütme işlemi süresince toz parçacıklar arasında 

gerçekleşen plastik deformasyondan dolayı örgü gerininimi değeri, öğütme işlemi sonunda % 

0.28 olarak tespit edilmiştir. 

 

 

 

Şekil 4.19 Zn-3Ag alaşımının farklı öğütme süreleri sonrası; a) 2θ=20°-90° ve b) 2θ=35.6°-

37.6° arasındaki XRD grafikleri.  
 

(a) 

(b) 



 

89 

  

 

Şekil 4.20 Öğütme süresince Zn-3Ag alaşımının kristalit boyut ve örgü gerinimindeki değişim. 

 

Mekanik alaşımlama tekniği ile üretilen Zn-3Ag-xFe (x=1, 3, 5) üçlü alaşımlarının XRD 

sonuçları Şekil 4.21’de görülmektedir. Alaşımların XRD grafikleri incelendiğinde birbirleri ile 

benzerlik gösterdikleri anlaşılmaktadır. Hiçbir mekanik alaşımlama işlemine tabi tutulmayan 

tozların XRD sonucunda Zn (ICSD ref.no: 98-024-7159), Ag (ICSD ref.no: 01-087-0717) ve 

Fe (ICSD ref.no: 98-018-5748) elementlerinden yansıyan pikler bulunmaktadır. Bu elementel 

piklerin bazılarının aynı 2θ açısından yansıdığı ve üst-üste geldiği görülmektedir. 5 saatlik 

alaşımlama işlemi sonunda, yüzde miktar olarak alaşımın yapısında fazlaca bulunan Zn 

elementine ait piklerin şiddetlerinin azaldığı, Ag ve Fe’ye ait piklerin ise kaybolduğu 

görülmektedir. Bununla birlikte, alaşımın yapısında AgZn3 (ICSD ref.no: 00-025-1325) ve 

Fe3Zn10 (ICSD ref.no: 01-071-0399) intermetalik fazlarının oluştuğu belirlenmiştir. Artan 

öğütme süresiyle birlikte, alaşımın yapısında Zn, AgZn3 ve Fe3Zn10 fazlarının sabit kaldığı ve 

başka bir faza dönüşmediği gözlenmiştir. 
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Şekil 4.21 Zn-3Ag-xFe a) x=1, b) x=3 ve c) x=5 alaşımlarının farklı öğütme süreleri sonrası 

XRD grafikleri. 

 

 

 

 

(a) 

 (b) 



 

91 

 

Şekil 4.21 (devam ediyor) 

 

Şekil 4.22’deki grafiklerde, Zn-3Ag-xFe (x=1, 3, 5) alaşımlarının mekanik alaşımlama işlemi 

süresince kristalit boyutlarındaki ve örgü gerinimlerindeki değişimler görülmektedir. 

Alaşımlarının XRD grafiklerinde 2θ ≈ 43º’de görülen pike karşılık gelen hekzagonal yapıya 

sahip Zn fazı esas alınmıştır. Şekil 4.22(a)’dan görüldüğü gibi, Zn-3Ag-1Fe alaşımının kristalit 

boyutları öğütme işleminin başlangıcında çok hızlı bir şekilde düşmekte ve daha sonra yaklaşık 

olarak sabit bir değerde kalacak şekilde gittikçe azalmaktadır. Zn-3Ag-1Fe alaşımında ilk 5 

saatlik öğütme sonrasında kristalit boyut değeri yaklaşık 36.5 nm olurken, 20 saatlik öğütme 

sonrasındaki kristalit boyut değeri yaklaşık 34 nm olarak bulunmuştur. Buna karşın, Şekil 

4.22(b) ve (c)’den görüldüğü üzere, Zn-3Ag-3Fe ve Zn-3Ag-5Fe alaşımlarının kristalit boyutu 

ilk 5 saat sonunda yaklaşık 73 nm’ye ve 20 saat sonunda yaklaşık 30 nm’ye düşmektedir. 

Bununla birlikte, grafiklerde görüldüğü gibi artan öğütme süresiyle beraber kristalit 

boyutlardaki azalmayla birlikte örgü gerinimi değerleri de artmaktadır. Devam eden öğütme 

süresince öğütücü bilyelerin darbe etkisinden dolayı kaynaklanan plastik deformasyon sonucu, 

örgü gerinimi değerleri artmaktadır [139]. Maksimum örgü gerinimi değeri, Zn-3Ag-1Fe 

alaşımı için yaklaşık % 0.28 iken, Zn-3Ag-3Fe ve Zn-3Ag-5Fe alaşımlarında yaklaşık % 0.32 

olarak bulunmuştur. 

 (c) 
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Şekil 4.22 Öğütme süresince Zn-3Ag-xFe a) x=1, b) x=3 ve c) x=5 alaşımlarının kristalit boyut 

ve örgü gerinimindeki değişimler.  

 

(c) 

(a) 

(b) 
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4.2 ÜRETİLEN PELETLERİN KARAKTERİZASYONU 

 

4.2.1 Yoğunluk ve Porozite Tayini 

 

20 saatlik öğütme sonrasında elde edilen toz malzemeler, 750 MPa basınç altında preslenerek 

280 oC’de 1 saat süreyle sinterlenmiştir. Pelet halinde elde edilen numunelerin gerçek 

yoğunluğu, teorik yoğunluğu ve açık+kapalı poroziteleri, Çizelge 4.1 ve 4.2’de gösterilmiştir. 

Bölüm 4.1.2’de 20 saat süreyle öğütme işlemine tabi tutulan tozların boyutsal olarak üniform 

dağılım sıralaması Zn > Zn-3Ag-3Fe > Zn-3Ag-5Fe > Zn-3Ag > Zn-3Ag-1Fe şeklinde 

belirtilmiştir. Tozların üniform dağılımı, üretilen peletlerin porozite miktarlarına doğrudan etki 

etmiştir. En yüksek yoğunluk değeri, teorik olarak daha düşük yoğunluğa sahip olan saf Zn 

numunesinde elde edilmiştir. Bu sonuç, toz boyut analizi sonucu olan üniformal dağılımın 

paketlenebilirliğe olan etkisini göstermektedir.  

 

Çizelge 4.1 Elde edilen peletlerin gerçek yoğunluk değerleri. 

Malzeme Çap (mm) Yükseklik (mm) Ağırlık (g) Gerçek yoğunluk 

(g/cm3) 

Zn 10.03 2.14 1.0847 6.415 

Zn-3Ag 10.04 2.48 1.0034 5.11 

Zn-3Ag-1Fe 10 2.72 1.0252 4.798 

Zn-3Ag-3Fe 10.07 2.38 1.0318 5.443 

Zn-3Ag-5Fe 10.06 2.38 1.0205 5.394 

 

Çizelge 4.2 Elde edilen peletlerin teorik yoğunluk değerleri ve yüzde porozite miktarları. 

Malzeme Gerçek yoğunluk (g/cm3) Teorik yoğunluk (g/cm3) Porozite (%) 

Zn 6.415 7.14 10.15406 

Zn-3Ag 5.11 7.2405 29.42476 

Zn-3Ag-1Fe 4.798 7.24784 33.80097 

Zn-3Ag-3Fe 5.443 7.26252 25.05356 

Zn-3Ag-5Fe 5.394 7.2772 25.87808 

 

4.2.2 Mikroyapı Analizleri 

 

2 molarlık HCl çözeltisiyle dağlanan Zn-esaslı pelet numunelerin 100x büyütmedeki mikroyapı 

görüntüleri, Şekil 4.23’de gösterilmiştir. Zn’ye Ag eklenmesi tane boyutunu küçültmüş, ancak 
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Zn-3Ag alaşımına eklenen Fe miktarı arttıkça tane boyutunda büyüme gözlenmiştir.  Çizelge 

4.3’de, ASTM E 112- 1985 standardına göre mm2 başına düşen tane sayısı bulunarak, Eşitlik 

3.2’den hesaplanan ASTM tane boyutu numarası ve ortalama tane boyutu gösterilmiştir. 

 

 

Şekil 4.23 Elde edilen peletlerin 100x büyütmede mikroyapı görüntüleri. 

 

Çizelge 4.3 Elde edilen peletlerin ASTM tane boyut numaraları ve ortalama tane çapı değerleri. 

Malzeme ASTM tane boyut numarası Ortalama tane çapı (µm) 

Zn 6.45 39.15 

Zn-3Ag 6.99 32.1 

Zn-3Ag-1Fe 6.36 40.32 

Zn-3Ag-3Fe 5.73 50.4 

Zn-3Ag-5Fe 5.038 64.2 

 

4.3 MEKANİK TESTLER 

 

4.3.1 Mikrosertlik Testi 

 

20 saatlik öğütme sonunda elde edilen Zn, Zn-3Ag-xFe (x=0, 1, 3, 5) nanokristal toz 

parçacıkları preslenerek 280 oC sıcaklıkta sinterlenmiştir. Sinterleme sonrası elde edilen pelet 

halindeki numunelere, mikrosertlik testi için Bölüm 3.4.2’de anlatılan metalografik işlemler 

uygulanmıştır. Mikrosertlik testleri, herbir numune için farklı bölgelerden 980 mN kuvvet 
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uygulanarak yapılmıştır. Elmas piramit ucun oluşturduğu izler tespit edilerek sertlik değerleri 

elde edilmiştir. Tane boyutu küçülmesi, aynı tip malzemeler için sertlik ve mukavemet gibi 

mekanik özelliklerin artmasına sebep olmaktadır. Ancak, Şekil 4.24’de elmas ucun numuneler 

üzerinde oluşturduğu izler ve Şekil 4.25’de bu izlerden elde edilen değerler incelendiğinde; 

sertlik üzerinde alaşım elementleri etkisinin çok daha fazla olduğu anlaşılmaktadır. Özellikle 

Zn-3Ag alaşımına eklenen Fe içeriği arttıkça, mikrosertliğin belirgin bir şekilde arttığı 

görülmektedir. Zn-3Ag-5Fe alaşımının en yüksek sertliğe sahip olduğu belirlenmiştir. Alaşım 

elementlerinin Zn-esaslı malzemede sertlik artışını sağlamasının sebebi, yapı içerisinde oluşan 

Fe3Zn10 intermetalik bileşiğinin varlığıdır (Şekil 4.21). Çizelge 2.3’de bu intermetalik fazın 

sertlik değeri verilmiştir. Zn-Ag-Fe alaşımı içerisindeki bu fazın sertlik değeri, saf Zn’ye yakın 

η (eta) fazının sertliğinden yüksektir. Ayrıca, Şekil 2.6’daki Zn-Ag ikili faz diyagramında 

görülen AgZn3 intermetalik fazı, mekanik alaşımlama işlemi sonucu elde edilen Zn-3Ag 

alaşımlarının XRD grafiklerinde tespit edilmiştir (Şekil 4.19). Saf Zn malzemesinin 14.9 ± 1.4 

HV olan sertlik değerine karşılık, Zn-3Ag alaşımının ortalama mikrosertlik değeri yaklaşık 15.1 

± 1.4 HV olarak bulunmuştur. Bununla birlikte, Zn-3Ag alaşım sisteminde Zn oranı azaltılıp,  

ağ. % 1, 3 ve 5 oranlarında Fe eklenmesiyle sertlik değerleri sırasıyla, 18.1 ± 1.8, 23.1 ± 2.3 ve 

40.3 ± 3 HV olarak elde edilmiştir. Bu durum, Şekil 4.24’de görülen izlerin büyüklüklerinden 

anlaşılmaktadır. Eşitlik 3.2’deki formüle göre sertlik testi sonrası oluşan izin büyüklüğü 

küçüldükçe Vickers sertlik değeri artmaktadır. 

 

 

Şekil 4.24 Sertlik ölçümü sırasında uygulanan yükün malzemelerin yüzeyinde oluşturduğu 

izlerin görüntüsü. 
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Şekil 4.25 Mekanik öğütme/alaşımlama ile elde edilen malzemelerin Vickers sertlik değerleri. 

 

4.3.2 Aşınma Testleri 

 

Alaşımların aşınma davranışları özellikle yük taşıyan implantlarda sürtünme sonucu oluşan 

malzeme hasarı açısından kritik bir öneme sahiptir. Aşınma testlerinin hacim kaybına göre 

yapılabilmesi için maksimum aşınma derinliği ve aşınan kısmın alanı, profilometre yardımıyla 

tespit edilmiştir. 50 m’lik toplam aşınma mesafesi sonucunda oluşan yüzey alanları, Şekil 

4.26’da kırmızı alan ile gösterilmektedir. Grafikler incelendiğinde, Zn’ye Ag ve Fe 

eklenmesiyle birlikte aşınma alanının azaldığı fark edilmektedir. Bunun sebebi, malzemelerin 

mikrosertlik değişimleri ile ilgilidir (Şekil 4.25). Artan sertlik değerlerine paralel olarak 

malzemelerin aşınma direnci artmış ve daha düşük bir aşınma alanına sahip olmuştur. Ayrıca, 

Zn-3Ag alaşım sistemine eklenen Fe miktarı arttıkça aşınma direnci de artmıştır. Aşınma 

alanları bulunan malzemelerin özgül aşınma katsayıları, Eşitlik 3.4’den hesaplanmıştır. Şekil 

4.26’daki değişimler incelendiğinde, sertlik ve mukavemeti artan malzemelerin aşınmaya karşı 

dirençleri de attığından dolayı, bu malzemelerin spesifik aşınma katsayıları azalmıştır. 
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Şekil 4.26 Çizgisel aşınmaya uğrayan Zn ve Zn-3Ag-xFe (x=0, 1, 3, 5)’ye ait aşınma profilleri. 



 

98 

 

 

Şekil 4.27 Mekanik öğütme/alaşımlama ile elde edilen malzemelerin spesifik aşınma katsayısı 

değişimi. 

 

4.4 ELEKROKİMYASAL TESTLER 

 

Polarizasyon eğrilerinden elde edilen Icorr değerleriyle korozyon hızları hesaplanmıştır. Şekil 

4.34’de her bir numune için polarizayon eğrileri sırasıyla Zn, Zn-3Ag, Zn-3Ag-1Fe, Zn-3Ag-

3Fe ve Zn-3Ag-5Fe için gösterilmektedir. Tafel eğrilerinden elde edilen Icorr değerleriyle Eşitlik 

3.5’e göre alaşımların korozyon hızları hesaplanmıştır. Şekil 4.29’daki korozyon değerleri 

incelenildiğinde, saf Zn’nin korozyon hızının yaklaşık 0.21 mm/yıl ile literatürle uyum 

içerisindedir [135,178,204]. Ancak Bagha vd. [145] yaptıkları çalışmada, saf Zn’nin korozyon 

hızını 2.71 mm/yıl olarak bildirmişlerdir. Bu durum, uygulanan farklı sıkıştırma basıncı ve 

sinterleme sıcaklığının numunenin yoğunluk ve tane boyutuna olan etkisiyle açıklanabilir. Zn-

3Ag alaşımında ise, Ag ilavesinin korozyon hızını mikrogalvanik etkiler, tane boyutu 

küçülmesi ve artan porozite oranı nedeniyle yaklaşık 4.92 mm/yıl hızına yükseltmiştir. Alaşıma 

eklenen Ag’nin korozyon hızını arttırması, M. Sikora vd. [155] yapmış olduğu çalışma ile 

uyumlu olsa da, ilgili çalışmaya göre çok daha yüksek bir korozyon hızına sahiptir. Bunun 

sebebi ise üretilen Zn-3Ag alaşımının sahip olduğu yüksek porozite oranının yanı sıra, tane 

boyutunun azalmasıyla mikrogalvanik etki yapan tane sınırı oranının artmasıdır. Literatürde 

Zn’ye Fe ilavesinin elektrokimyasal testle korozyon hızına olan etkisi ile ilgili bir çalışmaya 
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rastlanılmamasıyla beraber, Goldman vd. [170] 2018 yılında yapmış oldukları çalışmada 

daldırma testiyle Zn-1.3Fe alaşımının korozyon hızını belirlemişlerdir. 2019 yılında Kafri vd. 

[172], Zn-4Fe alaşımının korozyon özelliklerini aynı yöntemle incelemişlerdir. Her iki alaşımın 

yapılan 10 günlük korozyon deneyinde yaklaşık aynı korozyon hızına sahip olduğu görülürken, 

20 günlük korozyon deneyinde ise Fe oranının artmasıyla korozyon hızının azaldığı 

görülmüştür. Bununla birlikte tez kapsamında gerçekleştirilen deneyde Zn-3Ag alaşımına % 1 

Fe ilavesinin korozyon hızını arttırdığı gözlemlenmiştir. Bunun sebebi, Zn-3Ag-1Fe alaşımının 

en yüksek porozite oranına sahip olması gösterilebilir (Çizelge 4.2). Korozyon hızına etki eden 

diğer bir faktör de tane boyutu değeridir. Şekil 4.35’den görüldüğü üzere, artan Fe miktarıyla 

korozyon hızı değeri azalmıştır. Bununla beraber, artan Fe miktarıyla ortalama tane boyutunun 

arttığı Çizelge 4.3’den bilinmektedir. Artan tane boyutu malzemede mikrogalvanik etki 

sebebiyle anot katot reaksiyonlarının artışına neden olan tane sınırlarının sayısını azaltmış ve 

korozyon hızını düşmüştür. Elde edilen bu sonuçlar, Goldman vd. [170] ve Kafri vd. [172] 

tarafından bildirilen korozyon mekanizmalarıyla tutarlıdır. 

 

 

Şekil 4.28 Mekanik öğütme/alaşımlama ile elde edilen malzemelerin Tafel eğrileri. 
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Şekil 4.29 Mekanik öğütme/alaşımlama ile elde edilen malzemelerin korozyon hızları. 

 

4.5 SİTOTOKSİSİTE TESTLERİ 

 

Şekil 4.30’da görüldüğü gibi Zn, Zn-3Ag, Zn-3Ag-1Fe ve Zn-3Ag-3Fe alaşımları hücre 

canlılığını % 50’nin altında MC3T3 (preosteoblast) düşürürken, Zn-3Ag-5Fe alaşımı hücre 

canlılığını % 51.66 oranında sağlayarak en az toksik olan alaşım olarak tespit edilmiştir. % 100 

konsantrasyonlu besi ortamında yapılan literatürdaki hücre yaşayabilirliği çalışmaları 

incelendiğinde; Wang vd. [192], saf Zn’nin hücre canlılığını % 17 olarak bulurken Jablonska 

vd. [205], Zn-1.5Mg alaşımında % 21 hücre canlılığı tespit etmişlerdir.  Niu vd. [173], Zn-4Cu 

alaşımında % 10’un, Bagha vd. [145] ise Zn-4Mn alaşımında % 25’in altında hücre canlılığı 

tespit etmişlerdir. Bu tez kapsamında incelenen Zn-esaslı nanokristal alaşımların % 100 

konsantrasyonlu besi ortamında 24 saat sonrasındaki hücre canlılığı değerleri, literatürdeki 

çalışmalara kıyasla oldukça yüksek bulunmuştur. 
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Şekil 4.30  MC3T3 hücre hattındaki numunelerin indirekt sitotoksisitesi. Numuneler, 1 gün 

boyunca hücre kültürü ortamında inkübe edilmiştir. Örnek ekstrakt dolaylı 

sitotoksisiteyi değerlendirmek için MTT testi kullanılmıştır. Değerler ortalama 

SEM’dir; n = 2; * p <0.005, ** p <0.05. 
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BÖLÜM 5 

 

SONUÇLAR VE ÖNERİLER 

 

Bu çalışmada, saf Zn ve Zn-3Ag-xFe (x=0, 1, 3, 5) nanokristal tozları mekanik 

öğütme/alaşımlama işlemi ile elde edilmiştir. Zn-esaslı toz malzemelerin morfolojisi, boyutu 

ve yapısal değişimleri öğütme süresine bağlı olarak incelenmiştir. 20 saat süreyle mekanik 

öğütme/alaşımlama yapılan tozlar daha sonra preslenip sinterlenerek yoğunluk, mikroyapı, 

mekanik, elektrokimyasal ve sitotoksik aktivite testleri gerçekleştirilmiştir. Yapılan bu 

çalışmalardan elde edilen sonuçları aşağıdaki gibi özetleyebiliriz: 

 SEM görüntülerine göre, başlangıçta uzun ince taneli halde bulunan saf Zn toz parçacıkları 

öğütme süresinin artmasıyla beraber öncelikle soğuk kaynaklanarak tabakalı bir yapı 

oluşturmuştur. Devam eden öğütme süresi ile bu tabakalı yapı, gevrek kırılmayla 

parçalanarak homojen bir yapı sağlanmıştır. Zn-3Ag alaşımında da benzer bir mekanizma 

görülmesine rağmen öğütme süresinin artmasıyla ilk olarak tabakalı yapı parçalanmasıyla, 

daha sonra bu parçalanan kısımda kısmi tabakalaşmalar ortaya çıkmıştır. Zn-3Ag-xFe 

(x=1, 3, 5) alaşımlarında bu mekanizma çok daha belirgin hale gelmiştir. 5 saatlik sürede 

tabakalaşan toz parçacıklar, 10 saatlik öğütmeyle gevrek kırılmaya maruz kalmıştır. Ancak 

artan alaşımlama süresi tozlarda topaklanmaya sebep olarak toz boyutunu arttırmıştır.  

EDX yöntemiyle 20 saat süreyle öğütülen tozlardaki elementel dağılım haritalaması 

yapılmıştır. Buna göre, toz parçacıklarının homojen olarak dağıldığı tespit edilmiştir. 

 Üretilen tüm tozların parçacık boyutu farklılaşmaları, üniformal toz boyut dağılımı ve 

ortalama tane boyutları lazer kırınımlı sıvı ortamda tane boyut analizi yöntemiyle tespit 

edilmiştir. Toz boyut dağılımları incelendiğinde üniformal dağılım Zn>Zn-3Ag-3Fe>Zn-

3Ag-5Fe>Zn-3Ag>Zn-3Ag-1Fe şeklinde sıralanmıştır. 20 saatlik öğütme sonunda 

ortalama parçacık boyutu incelenildiğinde ise 58.8 µm ortalama tane boyutuna sahip Zn-

3Ag-1Fe alaşımı en düşük parçacık boyutuna sahipken, 99.1 µm tane boyutuna sahip Zn-

3Ag-5Fe alaşımı en büyük parçacık boyutu değerine ulaşmıştır. 



 

104 

 Üretilen tozların XRD analizleri kapsamında, saf Zn tozlarının öğütme süresine bağlı 

olarak hcp-Zn fazına ait pikleri, kristalit boyuttaki küçülmeye bağlı olarak azalıp 

genişlemiştir. 5 saatlik öğütmeyle 57 nm kristalit boyuta sahip Zn tozu, 20 saatlik öğütme 

sonunda yaklaşık 43 nm’ye düşmüştür. Zn-3Ag tozları başlangıçta sadece beklenildiği gibi 

saf Zn ve Ag elementlerinin kırınım pikleri verse de 5 saatlik öğütmeyle, elementel Ag’ye 

ait bir pikler yok olup, Zn’ye ait piklerin şiddeti azalmıştır. 5,10 ve 20 saatlik alaşımlama 

sonucu yapıda saf Zn fazı ile AgZn3 intermetalik fazı tespit edilmiştir. İlk 5 saat sonunda 

130 nm’den 75 nm’ye düşen kristalit boyutu 20 saatlik alaşımlama sonucunda ise yaklaşık 

olarak 35 nm’ye ulaşmıştır. Zn-3Ag-xFe (x=1, 3, 5) üçlü alaşımlarının XRD sonuçları 

incelendiğinde başlangıçta Zn, Ag ve Fe elementlerine ait pikler tespit edilmiştir. 5 saatlik 

alaşımlama işlemi sonunda, yüzde miktar olarak alaşımın yapısında fazlaca bulunan Zn 

elementine ait piklerin şiddetlerinin azaldığı, Ag ve Fe’ye ait piklerin ise kaybolduğu 

görülmüştür. Bununla birlikte, alaşımın yapısında AgZn3 ve Fe3Zn10 intermetalik fazlarının 

oluştuğu belirlenmiştir. Zn-3Ag-1Fe alaşımında ilk 5 saatlik öğütme sonrasında kristalit 

boyut değeri yaklaşık 36.5 nm olurken, 20 saatlik öğütme sonrasındaki kristalit boyut 

değeri yaklaşık 34 nm olarak bulunmuştur. Zn-3Ag-3Fe ve Zn-3Ag-5Fe alaşımlarının 

kristalit boyutu ilk 5 saat sonunda yaklaşık 73 nm’ye ve 20 saat sonunda yaklaşık 30 nm’ye 

düşmektedir. 

 20 saat süreyle öğütülen/alaşımlanan tozlar 750 MPa basınç ile soğuk preslenip, 280 oC 

sıcaklıkta sinterlenmiştir. Daha sonra yoğunluk ve porozite oranlarına bakılan peletlerin bu 

değerleri toz boyut analizindeki, üniformal dağılım oranıyla parallelik göstermiştir. En 

yoğun ve porozitesi en düşük olan malzeme 6.415 g/cm3 ve % 10.15 değeriyle 20 saat 

süreyle öğütülmüş saf Zn olurken, 4.798 g/cm3 yoğunluk ve % 33.8 poroziteyle en düşük 

yoğunluk ve en yüksek poroziteye sahip olan malzeme; en az üniformal dağılıma sahip, 20 

saat süreyle mekanik alaşımlanmış Zn-3Ag-1Fe pelet alaşımı olmuştur. 

 2 molarlık HCl çözeltisiyle dağlanan pelet alaşımların tane boyut analizleri yapılmıştır. 

Ortalama tane çapı, 32.1 µm değeriyle en düşük Zn-3Ag alaşımında görülürken, Fe 

elementi tane boyutunu arttırıcı etki yapmış ve en büyük ortalama tane çapı Zn-3Ag-5Fe 

alaşımında 64.2 µm değeriyle tespit edilmiştir. 

 Pelet halindeki malzemelerin mikrosertlik testlerinden, alaşımların yapısında oluşan 

AgZn3 ve Fe3Zn10 intermetalik fazlarının malzemelerin sertliğini arttırdığı tespit edilmiştir. 

14.9 HV sertliğine sahip saf Zn nanokristal tozundan üretilen peletin sertliği, ağ. % 3 Ag 
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ve ağ. % 5 Fe ilavesiyle 40.3 HV değerine kadar yükselmiştir. Alaşım elementi ilavesiyle 

sertlik değerlerinin artış gösterdiği belirlenmiştir. 

 Aşınma testleri 2N kuvvetle 50 m boyunca yapılmıştır. Malzemelerin sertliği arttıkça 

aşınma sonucu oluşan yüzey hacimleri azalma göstermiştir. Saf Zn malzemesinde spesifik 

aşınma katsayısı 0.03 mm3/Nm değerine sahipken, maksimum sertliğe sahip olan Zn-3Ag-

5Fe alaşımı 0.0066 mm3/Nm değeriyle en düşük aşınma katsayısına sahip alaşım olarak 

tespit edilmiştir. 

 Elektrokimyasal korozyon testine göre; tane boyutu, alaşım elementi ve porozite değerleri 

malzemelerin bozunum hızına etki etmiştir. En yoğun malzeme olan saf Zn, 0.21 mm/yıl 

korozyon hızıyla en düşük bozunum değerine sahipken, porozite değeri en yüksek olan Zn-

3Ag-1Fe alaşımının bozunum değeri 5.61 mm/yıl’dır. Tane boyutu arttıkça, tane 

sınırlarının mikrogalvanik etkileri düşeceğinden korozyon hızı da düşmüştür. Zn-3Ag 

alaşımı en küçük tane boyutuna sahipken korozyon hızı 4.92 mm/yıl değerine sahiptir. En 

büyük tane boyutuna sahip Zn-3Ag-5Fe alaşımının korozyon hızı ise 0.22 mm/yıl değerine 

düşmüştür. 

 İndirekt sitotoksisite testlerine göre; Zn, Zn-3Ag, Zn-3Ag-1Fe ve Zn-3Ag-3Fe alaşımları 

hücre canlılığını % 50’nin altına MC3T3 (preosteoblast) düşürürken, Zn-3Ag-5Fe alaşımı 

hücre canlılığını % 51.66 oranında sağlayarak en az toksik olan alaşım olarak tespit 

edilmiştir. 

 

Bu tez kapsamındaki elde edilen sonuçlar doğrultusunda, bu konuda çalışma yapmak 

isteyenlere aşağıdaki önerilerde bulunulabilir: 

 Bu çalışmadaki mekanik öğütme/alaşımlama süresinin toz boyut ve şekline olan etkisi 

incelenerek, farklı öğütme parametreleri uygulanabilir. 

 %3 Ag ve değişen oranlarda Fe elementlerinin mekanik alaşımlama işlemi sonrasındaki 

tane boyutları incelenerek bu elementlerin farklı oranlardaki bileşimi ile üretilecek yeni 

alaşımların tane boyutları hakkında bir öngörü yapılabilir. 

 Üretilen alaşımlardaki sıkıştırma ve sinterleme parametreleri ile oluşan mikrosertlik ve 

aşınma değerlerinin alaşım elementi oranına göre değişim değerleri incelenerek 

gelecekte üretilecek alaşımlardaki sertlik ve aşınma değerleri tasarlanabilir. 



 

106 

 Literatürde mekanik öğütme/alaşımlama ile üretilmiş Zn-Ag ve Zn-Ag-xFe alaşımları 

ile ilgili yapılmış herhangi bir çalışmaya rastlanmadığından, yapılan bu tez çalışması 

doğrultusunda alaşım elementleri ve öğütme sonrasındaki işlemlerin parametreleri 

değiştirilebilir. 

 Elde edilen sitotoksisite değerleri gözönüne alınarak bundan sonraki çalışmalar için 

farklı Ag ve Fe oranlarında üretilmiş alaşımların sitotoksisite aktiviteleri ölçülebilir. 
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