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TĠ6AL4V TĠTANYUM ALAġIMININ LAZER KAYNAK KABĠLĠYETĠ VE 

BĠYOAKTĠVĠTE ÖZELLĠKLERĠNĠN ĠNCELENMESĠ 

 

ġennur ARSLAN 
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Tez DanıĢmanı: 

Dr. Öğr. Üyesi Hayriye ERTEK EMRE 

Mayıs 2020, 145 sayfa 

 

Günümüzde malzeme bilimindeki en büyük geliĢmelerden birisi de 

„Biyomalzemeler‟dir. Yüksek yoğunluk–mukavemet ve iyi derecede korozyon 

dirençlerinden dolayı endüstride biyomalzeme olarak, kimya sanayinden medikal 

sektöre kadar birçok alanda titanyum alaĢımlarından yararlanılmaktadır. Titanyum 

alaĢımlarının tribo-korozyon ve korozyon özelliklerinin önemi; denizaltı, deniz üstü 

platformları, biyomedikal implantlar ve diĢ hekimliğinde kullanımlarından 

kaynaklanır. Bugün kullanılan tüm titanyum alaĢımların % 50 'sinden fazlası 

Ti6Al4V alaĢımıdır. Ti6Al4V iki fazlı bir α+β alaĢımı olup, içeriğindeki 

alüminyumun α faz dengeleyici, vanadyumun ise β faz dengeleyici element olarak 

görev yaptığı bilinir. 

 

Günümüzde medikal alanda kullanılan malzemelerin kullanım alanında insan dokusu 

ile uyumluluğu ve biyokorozyon davranıĢları hakkında araĢtırmalar halen devam 
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etmektedir. Bununla birlikte kullanılan parçaların boyutsal oranlarının çok küçük ve 

kompleks olması üretim aĢamasında bu parçaların kaynaklı birleĢtirilmelerini 

zorunlu kılmaktadır. Kaynak ısıl iĢleminin, Ti6Al4V alaĢımlarının korozyon direnci 

ve mekanik özelliklerini nasıl etkilediğini bilmek, kullanım alanı açısından oldukça 

önemlidir. Literatür araĢtırmalarından, titanyum alaĢımlarının kaynaklı 

birleĢtirmeleri ile ilgili farklı çalıĢmalar yürütüldüğü görülmektedir. Modern 

birleĢtirme teknolojilerinden biri olarak, lazer kaynağı ayırt edici özellikleri ve 

potansiyeli nedeniyle artan ilgi görmektedir. Bu kaynak yöntemini nitelikli yapan, 

dar bir alana odaklanarak yüksek güç yoğunluğunda kullanılabilmesi ve otomasyona 

uygun olmasıdır. Lazer kaynak yöntemlerinden biri olan CO2 lazer kaynak yöntemi, 

düĢük ısı girdisi, yüksek yoğuĢma enerjisi, yüksek kaynak besleme hızı, dar kaynak 

bölgesi, yüksek mekanik dayanım, düĢük distorsiyon nedeniyle ilave metal olmadan 

kaynak yapma imkânı sağlamasından dolayı geleneksel kaynak yöntemlerinden 

ayrılır. 

  

Medikal alanda kullanılan titanyum ve alaĢımlarından oluĢan ortopedik cihaz ve 

implantların üretim tekniklerinde, selektif lazer ıĢını eritme (SLM), elektron ıĢını 

ergitme (EBM) (electron beam melting) ve hızlı üretim (RM) (rapid manufacturing) 

özel bir yere sahiptir. Ancak biyomalzemelere uygulanan bu termal etkinin titanyum 

malzeme özelliklerine ve implant olarak insan vücudu içerisinde kullanımı sırasında 

gösterdiği davranıĢlara etkileri bilinmemektedir.  

 

Bu tez çalıĢmasında Ti6Al4V alaĢım malzemenin, CO2 lazer kaynaklı 

birleĢtirmelerinin özelliklerinin değiĢiminde, kaynak parametrelerinden ısı girdisi 

üzerinde etkin rolü olan kaynak ilerleme hızının etkisi araĢtırılmıĢtır. Bu amaçla 

Ti6Al4V alaĢım malzemenin, CO2 lazer kaynak yöntemiyle farklı kaynak hızlarında 

birleĢtirilmesi gerçekleĢtirilerek bağlantıların mekanik özelliklerinin belirlenmesi 

amacıyla çekme testi ile sertlik ölçümleri gerçekleĢtirilmiĢtir. Ayrıca, birleĢtirmelerin 

mikroyapı incelemeleri de gerçekleĢtirilmiĢtir. Böylece birleĢtirmelerin mikroyapı ve 

mekanik özelliklerine kaynak ilerleme hızının etkisi tayin edilmiĢtir. Ġlaveten, kaynak 

termal çevriminin, biyomalzeme olarak kullanılan titanyum alaĢımının 

biyouyumluluğuna ve biyokorozyon davranıĢına etkileri incelenmiĢtir. Bu amaçla 

Ti6Al4V ana malzemenin ve lazer kaynaklı birleĢtirmelerinin yapay vücut sıvısı 
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(SBF) içerisinde 1, 7, 14, 21 ve 28 gün bekletilerek biyoaktivite özellikleri tayin 

edilmiĢtir. Numune yüzeylerinde oluĢan hidroksiapatit oluĢumu ağırlık artıĢıyla 

belirlenmiĢtir. Biyoaktivite testi sonrası yüzeydeki hidroksiapatitin temizlenerek 

ağırlık kayıpları hesaplanmıĢ, ağırlık kaybına bağlı numunelerin biyokorozyon 

hızları belirlenmiĢtir. Ġlave olarak; numune yüzeylerinde oluĢan hidroksiapatitin 

karakterizasyonu Taramalı Elektron Mikroskobu (SEM), elementel haritalama 

(mapping), X-IĢını Difraktometresi (XRD) ve Enerji Dispersiyon Spektrometrisi 

(EDS) ile gerçekleĢtirilmiĢtir.  

 

Anahtar Sözcükler : Biyomedikal Ti6Al4V alaĢımı, CO2 Lazer kaynağı, mekanik  

   özellik, mikroyapı, Hidroksiapatit, Biyoaktivite. 

Bilim Kodu  : 91511 
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One of the greatest developments in materials science today is „Biomaterials‟. Due to 

its high density-strength and good corrosion resistance, titanium alloys are used in 

many fields from the chemical industry to the medical sector as biomaterials in the 

industry. The importance of tribo-corrosion and corrosion properties of titanium 

alloys stems is distinguished from their use in submarine, offshore platforms, 

biomedical implants and dentistry. More than % 50 of all titanium alloys used today 

are Ti6Al4V alloys. Ti6Al4V is a two-phase α + β alloy and it is known that 

aluminum acts as α phase stabilizer and vanadium acts as β phase stabilizer. 

 

Today, research on the compatibility of materials used in the medical field with 

human tissue and biocorrosion behaviors is still ongoing. However, the dimensional 

proportions of the parts used are very small and complex, making it mandatory to 

combine these parts in the production stage. It is important to know how weld termal 
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cycle affects the corrosion resistance and mechanical properties of Ti6Al4V alloys. 

In literature studies, it is seen that different studies are carried out on welded joints of 

titanium alloys. As one of the modern joining technologies, laser welding is 

receiving increasing attention due to its superior distinguishing properties and 

potential. The advantage of this welding method is that it can be used at high power 

density by focusing on a narrow space and suitable for automation. CO2 laser 

welding method, which is one of the laser welding methods, differs from traditional 

welding methods due to its low heat input, high condensation energy, high welding 

feed rate, narrow welding zone, deep penetration joints, high mechanical strength, 

and the possibility of welding without additional metal due to low distortion.  

 

The production techniques of orthopedic devices and implants consisting of titanium 

and its alloys used in medical field are, selective laser beam melting (SLM), electron 

beam melting (EBM) and rapid production (rapid manufacturing). However, the 

effects of this thermal effect applied to titanium biomaterials properties and 

behaviors during use as implant in human body are not known. 

 

In this study, the effect of laser welding speed which has an effective role on heat 

input from welding parameters on properties of CO2 laser welded Ti6Al4V joints was 

investigated. For this purpose, Ti6Al4V alloy was joined with CO2 laser welding 

method at different welding speeds and hardness measurements were carried out with 

tensile tests in order to determine the mechanical properties of the weldments. In 

addition, microstructures examination of the joints were also carried out. Thus, the 

effect of welding speed rate on the microstructure and mechanical properties of joints 

has been determined. In addition, the effects of the welding thermal cycle on titanium 

alloy biocompatibilities and biocorrosion behavior used as biomaterials were 

investigated. For this purpose, the bioactivity properties were determined by keeping 

Ti6Al4V alloy and its welded joints in Simulated Body Fluid (SBF) for 1, 7, 14, 21 

and 28 days. The formation of hydroxyapatite formed on the sample surfaces was 

determined by the increase in weight. After the bioactivity test, the hydroxyapatite on 

the surface was cleaned and weight losses were calculated. Also, the biocorrosion 

rates of the samples due to weight loss were determined. In addition, the 

characterization of hydroxyapatite formed on the sample surfaces was carried out by 
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Scanning Electron Microscope (SEM), elemental mapping, X-Ray Diffractometer 

(XRD) and Energy Dispersion Spectrometry (EDS). 

 

Key Words : Biomedical Ti6Al4V alloy, CO2 Laser welding, mechanical   

properties, microstructure, Hydroxyapatite, Bioactivity. 

Science Code :   91511 
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BÖLÜM 1 

1. GĠRĠġ 

Biyomalzeme Bilimi, Doku Mühendisliği, Malzeme Bilimi, Biyomedikal ve Tıp 

alanları, ülkeler için kritik öneme sahip olup, sosyal refaha katkıları tartıĢılmazdır. 

Ayrıca bu alanlar ülkelerin bilim, teknoloji ve sağlık sektörünün geliĢiminde lider bir 

rol oynamaktadırlar. Ülkelerin bu alanlara yaptığı harcamalar ve bu harcamalara 

devlet bütçelerinden tahsis edilen pay en üst düzeydedir. Biyomalzemeler çoğunlukla 

tıbbi uygulamalarda kullanılır, ancak biyoteknoloji alanında da kullanılırlar. 

Biyomalzemeler tıp alanında önemli bir yere sahiptir. Ülkemizin medikal ürün 

sektöründeki dıĢa bağımlılık oranı % 85‟ civarındadır. Medikal sektördeki yerel 

üreticiler, düĢük teknolojik imalat ile Ar-Ge yapıları ve tıbbi aktivite onayı 

(Amerikan Gıda ve Ġlaç Dairesi onayı, U.S.A Food and Drug Administration, FDA), 

sertifika eksiklikleri nedeniyle sınırlı ve spesifik bir ürün cihaz aralığında 

çalıĢabilmektedirler. 

 

Günümüzde ortopedik cerrahide her geçen yıl artmakta olan hasta sayısı ortopedik 

pazarın ilerlemesini hızlandırmaktadır. Bu da cerrahi operasyon sayısı ve ameliyat 

sonrası hızlı iyileĢme ile talepte istikrarlı bir artıĢa yol açmaktadır. Ortopedik 

uygulamalar sonrasında hasta yakınmalarında sık karĢılaĢılan sorunlar arasında 

implant stabilitesi kaybı, enfeksiyon, aĢınma, periprostetik kırık, doku uyumsuzluğu 

ve aseptik kayıplar sayılabilir [1-4]. Titanyum ve alaĢımları ortopedik cihazlarda en 

yaygın kullanılan metalik malzemeler olmakla birlikte, kemik dokusuyla yüksek 

biyouyumlulukları, yüksek korozyon dayanımı, yüksek mukavemet ve elastikiyet 

modül özelliklerinden dolayı tercih edilirler [4,5]. Saf titanyum ile Ti6Al4V alaĢımı 

biyomedikal uygulamalarda sıklıkla kullanılmaktadır. Genel olarak dental 

implantlarda 240-740 MPa çekme dayanımlı saf titanyum kullanılır. Ti6Al4V 

alaĢımının büyük oranda tercih edilmesinin sebebi, esas olarak yüksek korozyon 

dayanımı ile düĢük yoğunluğunun ve yüksek statik ile dinamik dayanımı 
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nedeniyledir [6,7]. Metalik implantların mukavemet ve rijitliği kemiğe göre daha 

yüksektir [7,9]. Bununla birlikte, Ti6Al4V kemik dokusundan daha serttir. Bu 

nedenle, Amerika BirleĢik Devletlerinde daha az sertlikte titanyum alaĢım 

malzemelerinin geliĢtirilmesi için çalıĢmalar yapılmaktadır [10,11]. Sert doku yerine 

implantın kullanıldığı yerde biyouyumluluk ve biyofonksiyonun değerlendirilmesi en 

az üç kriter ile yapılır. Bu üç kriter: (1) mekanik uyumluluk (2) morfolojik 

uyumluluk (3) biyolojik uyumluluktur (biyouyumluluk) [10,12]. 

 

Son on yılda, kiĢiselleĢtirilmiĢ kalça ve diz implantlarının büyük bir kısmının çeĢitli 

imalat teknikleriyle Ti6Al4V malzemeden üretildiği bilinmektedir [10,13-16]. 

Kullanılan üretim teknikleri arasında, seçici lazerle ergitme yöntemi (Selective Laser 

Melting Method, SLM), elektron ıĢını ergitme (Electron Beam Melting, EBM) ve 

hızlı üretimin (Rapid Manufacturing, RM) ayrı bir yeri olduğu görülmektedir [17-

19]. Literatür araĢtırmalarında, Ti6Al4V alaĢım malzemeden termomekanik metod 

olan dövme ile döküm yöntemi, elektron ıĢını ergitme (EBM) ve seçici lazerle 

ergitme yöntemleriyle (Selective Laser Melting Method, SLM) üretilen parçaların, 

mikroyapı ile mekanik davranıĢ özelliklerinin mukayese edildiği çalıĢmalarla da 

karĢılaĢılmıĢtır [10]. Yapılan bu çalıĢmalarda, mikroyapı faz morfolojisinin yanı sıra, 

deformasyon ve martenzit altyapısının mekanik davranıĢa, özellikle gerilme 

dayanımına etkisi vurgulanmıĢtır [10,19]. ÇalıĢmaların sonucunda, nispeten basit 

geometri implantlarının EBM ve SLM yöntemleriyle yapılabileceği anlaĢılmıĢtır 

[10]. EBM ile SLM yöntemleriyle Ti6Al4V alaĢım malzemeden yapılmıĢ 

implantların, dövme veya dökülmüĢ olanlar ile benzer Ģekilde mekanik 

davranıĢlarının ve mikroyapılarının olduğu tespit edilmiĢtir. EBM ile SLM 

yöntemiyle üretilen implantların gerilme dayanımı 1 ile 1,45 GPa arasında 

değiĢmektedir [10,19-26]. Ortopedik malzemelerin vücuttaki kullanım yeri, kiĢinin 

ağırlığı ve günlük aktiviteleri dikkate alınarak belirlenmelidir. Ġmplant malzemelerin 

seçiminde; mekanik yükler ön planda olup, dayanım sağlayacak mekanik özelliğe 

sahip malzeme seçimi oldukça önem arz etmektedir. Metalik biyomalzemelerin 

esneklik (elastisite) modülü çok yüksek olsa da (316L paslanmaz çelikte 200GPa, 

titanyumda 110GPa), bu değer insan kemiğinde 10-15 GPa'dır [27,28]. Ġnsan 

kemiğine daha yakın elastikiyet modülüne sahip alaĢımların daha az gerilim taĢıdığı 

bilinir. 
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Metalik biyomalzemelerin sertliği, elastikiyet modülü ile ilgilidir [29]. Bilimsel 

çalıĢmalar sonucunda, implant malzemesinin türünden (metalik, seramik, polimerik) 

bağımsız olarak, yüzey morfolojisi için ortalama pürüzlülük değerinin (1-50µm) ve 

ortalama tanecik boyutunun (10-500µm) üst ve alt sınırı değerleri baĢarılı bir implant 

için uygun olduğu bulunmuĢtur [30,31]. Parçacık boyutu 10 µm 'den küçükse, yüzey 

fibroplastik hücreler için çok fazla zehirlenmeye neden olabilir ve bu zehirin fiziksel 

varlığı hücreler üzerinde olumsuz etkiye sahiptir. Gözenekler 500 µm 'den büyükse, 

yüzey çok pürüzlü olacağından yapısal bütünlük korunamaz. Buna “morfolojik 

uyumluluk‟‟ denilmektedir [30,31]. Titanyum implant yüzey modifikasyonunda 

kullanılan yöntemler fizikokimyasal, morfolojik yada biyokimyasal olarak 

gruplandırılan hücre yapıĢmasını arttırıcı yönde etki göstermeyi amaçlayan 

morfolojik yöntemlerdir. Bagno ve DiBello [32] yaptıkları çalıĢmada uygun yüzey 

modifikasyonuyla hücre fonksiyonlarının ve biyokimyasının anlaĢılabileceğini 

belirterek modifikasyonları: mekanik, kimyasal ve biyokimyasal metotlar adı altında 

üç ana baĢlıkla incelemiĢlerdir. Mekanik yöntemler: yüzeyi fiziksel kuvvetlerle 

Ģekillendiren yöntemlerdir. En sıklıkla kullanılmakta olan mekanik teknikler; torna, 

kesme, kumlama, zımparalamadır. Kimyasal yöntemler: titanyumdaki kimyasal 

yapıda, bilhassa da yüzey katmanında değiĢiklik yapmak için uygulanır [33]. 

Titanyum yüzeyi ile kullanılan kimyasal solüsyon arasında gerçekleĢen 

reaksiyonlardan oluĢur. Asit, alkali, NaOH-H2O2, H2O2 veya ısı reaksiyonları 

baĢlıcalarıdır [33,34]. Titanyum yüzeylerin, hidroflorik asit (HF), hidroklorik asit 

(HC1), nitrik asit (HNO3), sülfürik asit (H2S04) gibi kuvvetli asitler kullanılarak 

aĢındırılıp, pürüzlendirilmesi yaygın olarak kullanılmakta olan bir yöntemdir. 

Ġmplant yüzeyinde 1,5 - 2 mm çapında mikro çukurların dekapaj (asitleme) yoluyla 

oluĢturulduğu bildirilmiĢtir [33,35]. 

 

Ortopedik biyomalzemelerdeki uzun vadeli baĢarı; genellikle implant ve doku 

arasındaki osseointegrasyon (kemik uyumu) süreci ile iliĢkilidir. Bu süreç, implant 

ve doku arasında steril bir ortam oluĢmasına sebep olarak, bakteriyel enfeksiyon 

riskinin azalmasını sağlar [36]. Osseointegrasyon süreci, implant bölgesindeki hücre 

ve doku tiplerinin uyumlu bir Ģekilde adapte olmasını ve doku kaybı bölgesinde 

iyileĢmeyi gerektirmektedir [37]. Ġmplant parçalarına uygulanan hidroksiapatit (HA; 

Ca10 (PO4)6 (OH)2) kaplamaları tercih edilir. Çünkü kemik dokusuna en yakın 
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özelliklere sahiptirler. HA kaplamaları, biyoinert metalik implantların doku ile 

etkileĢiminin artmasını sağlayarak, osseointegrasyonu hızlandırır. Bu, ameliyat 

sonrası hastanın iyileĢme sürecini hızlandırır ve kullanım sırasındaki baĢarısını sağlar 

[4,38-41]. Hidroksiapatit (HA), kırılma tokluğu (KIC), (Kırılma tokluğunun, 

Kcm‟dir. Kıc = Y.c.a, kritik gerilme (c ) ile çatlak boyu (a), birimi MPa1.0 

Mpa.m½'yi aĢmayan kalsiyum fosfattan oluĢan kırılgan bir biyoseramik malzemedir. 

Ġnsan kemiğinde kırılma tokluğu, 2-12 MPa.m½'dir. Mekanik özellikleri zayıf, 

bilhassa da yorulma dayanımı çok düĢüktür. Hidroksiapatit, genellikle titanyum ve 

alaĢımlarından yapılan implant malzemelerin çevre dokularla uyumluluğunu 

geliĢtirmek için, bir kaplama malzemesi olarak kullanılır [7,42]. 

 

Bu tez çalıĢmasında, biyomedikal alanda sıklıkla kullanılan Ti6Al4V alaĢımların 

kullanım öncesi üretim süreçlerinde kullanılan lazer kaynağı ile birleĢtirme 

iĢlemlerinde meydana gelecek olan termal değiĢimlerden malzemenin nasıl 

etkilendiğinin belirlenmesi amaçlanmıĢtır. Bu amaçla, Ti6Al4V ana malzeme ve 

lazer kaynaklı birleĢtirmelerinin biyomedikal uygulamalarda veya insan vücudunda 

kullanım esnasında maruz kalacağı mekanik yükler hesaba katılarak mekanik 

özellikleri belirlenecektir. CO2 lazer kaynak iĢleminin Ti6Al4V alaĢım malzemenin 

mikroyapısına ve sertliğine etkileri incelenecektir. CO2 lazer kaynak iĢleminde; 

kaynak parametrelerinden, kaynak ilerleme hızı değiĢtirilerek Ti6Al4V alaĢım 

malzemeye en uygun lazer kaynak koĢulu belirlenecektir. Ayrıca kaynak hızının, 

Ti6Al4V lazer kaynaklı birleĢtirmelerinin biyouyumluluk özelliklerine etkileri 

incelenerek, Ti6Al4V ana malzeme ile muyakeyese edilecektir. Ġn-vitro olarak 

Ti6Al4V lazer kaynaklı birleĢtirmeler ile Ti6Al4V ana malzeme biyouyumululukları 

incelenerek, kaplama sonrası vücut sıvısının, korozif etkileri (biyokorozyonu) ağırlık 

kaybına bağlı olarak hesaplanacaktır. Uygulanan lazer kaynak iĢleminin; Ti6Al4V 

lazer kaynaklı birleĢtirmeleri incelenerek, Ti6Al4V alaĢım malzemenin 

biyouyumluluk özellikleri için olumlu veya olumsuz etkileri hakkında 

bilinmeyenlerini ortaya çıkaracak, özellikle biyomedikal mühendislik ve tıp 

dünyasına destek olacak bilimsel veriler ortaya çıkmıĢ olacaktır. 

 

Bu çalıĢma altı bölümden oluĢmaktadır. ÇalıĢmanın birinci bölümü olan giriĢ bölümü 

çalıĢmanın kısa bir bilgilendirmesi Ģeklinde olup, çalıĢmanın amacı hakkında bilgi 
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verilmiĢtir. Ġkinci bölümünde ise, biyomalzemeler hakkında bilgi paylaĢılmıĢtır. 

Üçüncü bölümde, titanyum malzemeler ve çalıĢmada kullanılan Ti6Al4V alaĢım 

malzeme hakkında bilgiler verilmiĢtir. Dördüncü bölümde lazer kaynak yöntemleri 

ve çalıĢmada kullanılan CO2 lazer kaynak yöntemi ile ilgili bilgiler paylaĢılmıĢtır. 

 

BeĢinci bölümde deneysel çalıĢmalar kısmında, deneysel çalıĢmada kullanılan 

malzeme, CO2 lazer kaynak iĢlemi ve kaynak parametreleri, mekanik özelliklerin 

belirlenmesi için kullanılan testler, mikroyapı incelemeleri ve biyoaktivite deney 

prosesleri açıklanmıĢtır. 

 

Altıncı bölüm ve genel sonuçlar bölümünde ise, yapılan deneysel çalıĢmaların 

sonuçları hakkında detaylı bir Ģekilde irdeleme yapılmıĢtır. Deney numunelerinin 

mekanik özelliklerinden, çekme dayanımları, akma dayanımları, yüzde uzama 

miktarları ve sertlikleri grafiklendirilerek değerlendirilmiĢtir. Çekme deney sonrası 

kırık yüzey morfolojileri SEM ve EDS analizi ile incelenerek irdelenmiĢtir. In-vitro 

olarak uygulanan biyoaktivite testlerinin sonuçları grafiklendirilerek 

değerlendirilmiĢtir. Optik mikroskop, SEM, XRD, EDS ve elementel haritalama 

(mapping) yöntemleri ile elde edilen görüntüler ve analiz verileri değerlendirilerek 

yorumlanmıĢtır. 
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BÖLÜM 2 

2. BĠYOMALZEMELER VE GENEL KULLANIM ALANLARI 

2.1. BĠYOMALZEMELER 

 

Biyomalzemelerin en belirgin özelliği, biyolojik ortamda özelliğinin bozulmadan 

iĢlevlerini yerine getirebilmesidir. Biyomalzemeler, insan vücudundaki canlı 

dokuların iĢlevlerini gerçekleĢtirmek amacıyla kullanılan, sürekli veya aralıklı olarak 

vücut akıĢkanlarıyla (kan vb.) temas eden doğal yada sentetik malzeme olarak da 

tanımlanmaktadır. Biyomalzemeler, ihtiyaç duyulduğu zaman, gerekli görülen doku, 

organ yada vücudun bir fonksiyonunu tedavi eden, destek veren bir sistemin tamamı 

veya bir parçasıdır [43]. 

 

2.1.1.  Biyomalzemeler ve Genel Özellikleri 

 

Biyomalzemeler, vücuttaki dokularla uyumludurlar. Bu yapıda olmaları sebebiyle 

vücuda zararları dokunmaz. Vücudumuz, genel olarak, dıĢarıdan yapısına ilave 

edilen yabancı öğeleri kabul etmez. Bundan dolayı, vücuda ilave edilen malzemeler, 

baĢlangıçta vücut tarafından bir tehdit olarak algılanır. Bu evrede, biyouyumluluk 

kavramına ihtiyaç duyulmaktadır [43]. 

 

Biyouyumluluk, vücudumuza ilave edilen malzemelerin vücut aracılığıyla dıĢ tehdit 

olarak kabul edilmemesi Ģeklinde tanımlanabilir. Harici olarak kabul görülmeyen bu 

malzemeler vücuda uyum sağlayıp iĢlevlerini yürütmektedirler. Biyomalzemeler 

vücuda yerleĢtirildiğinde, vücuttaki normal reaksiyonlarının yanı sıra, baĢka birçok 

reaksiyon daha gerçekleĢir. Vücutta meydana gelebilecek ana reaksiyonlar; 

dokularımızda proteinler ile biyomalzeme arasındaki etkileĢim, artmıĢ kırmızı kan 

hücresi sayısı, tümör üretimi ve bağıĢıklık sistemi aktivitesi olarak gösterilebilir [44]. 
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Biyomalzemeler, vücuda yerleĢtirildiklerinde dokular ile reaksiyona girerler. Bu 

reaksiyonlar, zehirli (toksik) veya zehirli olmayan (toksik olmayan) reaksiyonlar diye 

iki kısma ayrılırlar. Reaksiyon toksikse, canlı dokuların o maddeyi kabul etmeyip 

çevresindeki dokuların da öldüğü anlamına gelir. Cevap toksik değilse, 

biyomalzemeler biyoaktif veya biyoinert olarak kabul edilir. Malzeme; biyoinert 

kabul edilirse, implant malzemesi üstünde, değiĢik kalınlıkta lifli bir doku 

oluĢmasına sebep olur. Malzeme; biyoaktif olursa, malzeme ve doku arasında 

kuvvetli bir bağ oluĢmasına sebep olur. Bir baĢka ihtimal, malzemenin, çevredeki 

dokular tarafından emilen ve bunların yerini aldığı “resorbable” diye adlandırılan 

Ģekilde emilebilir olmasıdır. Dokuların harici (yabancı) maddelere verdikleri 

reaksiyonlar, Çizelge 2.1‟ de verilmiĢtir. 

 

Çizelge 2.1. Dokuların harici maddelere verdikleri reaksiyonlar [45]. 
 

Verilen Tepki Doku Yanıtı 

Toksik Çevre dokular ölür 

Toksikdeğil/Biyolojik olarak aktif olmayan DeğiĢken kalınlıkta fiberimsi doku oluĢturur 

Toksikdeğil/Biyolojik olarak aktif  DeğiĢken kalınlıkta fiberimsi doku oluĢumu 

Toksikdeğil/ Emilebilir Çevreleyen dokunun malzemenin yerini alması 

 

2.1.2.  Biyomalzemeler ve Genel Kullanım Alanları 

 

Biyomalzemeler, insan vücudundaki canlı dokuların fonksiyonlarını yürütmek veya 

destek sağlamak için kullanılır. Doğal yada sentetik malzemeler olmakla birlikte, 

sürekli veya periyodik olarak vücut sıvılarıyla (kan vb.) etkileĢim halindedirler. 

Biyomalzeme/doku etkileĢimlerinin son 30 yıldaki araĢtırılmasında önemli bilgiler 

elde edilmiĢtir [43]. 

 

Biyouyumluluk, bir biyomalzemenin en önemli özelliğidir. Biyomühendislik, 

malzeme bilimi, immünoloji, kimya, biyoloji ve tıp bilimlerini içeren disiplinlerarası 

bir alandır [43]. 

 

Biyomalzemelerin kullanımı eski zamanlara dayanmaktadır. Örnek göstermek 

gerekirse; eski devirlerde hastaların diĢlerine altın kaplanırdı. Romalılar, Aztekler ve 

Çinliler diĢ uygulamalarında altın kullanmıĢlardır. Mayaların deniz kabuklarından diĢ 
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implantı çıkardıkları bulunmuĢtur. Bu tatbik ilk kez antik Çin'de yapılmıĢtır. Bronz 

ve bakır kemik protezleri kullanılmıĢtır. Ġlk metal malzeme; “Vanadyum çeliği” olup 

kemik kırıklarında plaka ve vida olarak kullanılmıĢtır. [44]. 

 

Biyomalzemelerin ilk metal protez uygulaması 1938' de vitalyum alaĢımından 

yapılmıĢtır [45]. Vitalyum (CoCrMo alaĢımı) malzeme içeren bu metal protezin 

kullanılması 1960' a kadar sürmüĢtür. Ancak biyometallerin korozyonu insan vücudu 

için büyük tehlike yaratmıĢtır. Vitalyum da korozyondan dolayı tehlike arz eden bir 

alaĢımdır. 1950' lerde geliĢtirilen biyomalzemelerle kalp kapakçıkları uygulamalarına 

baĢlanmıĢtır. 1960 yılında ise, yapay kalça kemikleri uygulamalarına baĢlanmıĢtır. 

1972‟ de, hasta kiĢilerde alümina ve zirkonya seramik malzemeleri biyomalzeme 

olarak kullanılmaya baĢlanmıĢtır. Ancak, vücuda uyum göstermemesi sebebiyle yeni 

malzeme arayıĢı çabalarına ağırlık verilmiĢtir. Daha sonra kullanılan biyocam ve 

hidroksiapatit insanlar için daha faydalı hale gelmiĢtir. Biyomalzemelerin kullanımı 

zamanla artmıĢtır [44,45]. 

 

Biyomalzeme, vücutta bunun yerine kullanılacak organ veya uzuv ile benzer 

özelliklere sahiptir. Bu Ģekilde, kayıp bir organ veya uzuv gibi davranır. Bir kemiğin 

yerine kullanılan protezin, kemiğe benzer bir yapıya sahip olması istenir. Aslında 

kemiğin dokusu kompleks bir yapı göstermektedir. Bu nedenle, biyomalzemeler 

gerçek organın iĢlevini kusursuz olarak yerine getiremezler [44]. 

 

Ġnsan vücudu protein ve oksijenli tuz çözeltileri içerdiğinden, bu maddelerin 

ĢiĢmemesi, deforme olmaması ve paslanmaması beklenir. Bu Ģartlar 

düĢünüldüğünde, bazı implant malzemeleri, vücut kabul ederken, diğerlerini 

reddetmektedir. Biyomalzemeler toksik ve kanserojen olmamalı, yeterli mekanik 

güce sahip olmalı, vücutta meydana gelenler dıĢında reaksiyona neden olmamalı ve 

korozyona uğramamalıdır [46]. 

 

Biyomalzeme seçiminde bir diğer önemli konu korozyondur. Korozyon, oksijen, 

hidroksit ve diğer bileĢikleri oluĢturmak neticesinde, çevreleri ile istenmeyen 

kimyasal reaksiyon sonucu metallerin bozulması ve zarar görmesi olarak 

tanımlanabilir. Daha da önemlisi, ortaya çıkan korozyon ürünleri dokuya nüfuz eder 
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ve hücrelerin zarar görmesine neden olurlar. Ġnsanın vücudunda bulunan sıvılar; su, 

çözünmüĢ oksijen, protein, klorür ve hidroksit gibi iyonlardan oluĢur. Bu sebeple; 

insanın vücudu, biyomalzeme olarak kullanılan metaller açısından olabildiğince 

korozif bir platform oluĢturmaktadır [47,48]. 

 

Korozif olan bu ortam, metallerin mukavemetini azaltır. Metallerle, vücut 

sıvılarındaki elementlerin oluĢturdukları bileĢikler, hücrelerin zarar görmesine neden 

olurlar. Metalik biyomalzemelerin, mühim noktalarından biri de korozyona dayanıklı 

olmalarıdır. Ġnsanın vücudunda kullanılmakta olan metalik implant malzemelerin, 

yüzeylerinde meydana gelen pasif film tabakaları, yüzeydeki oksidasyon 

reaksiyonlarının yavaĢlamasına neden olup, metalin vücut sıvısında en az düzeyde 

çözünmesini sağlayarak vücuttaki kullanım süresinin uzamasına neden olmaktadır 

[46]. 

 

Biyomalzemelerin genel kullanım alanları olarak, aĢağıdakiler sıralanabilir; 

 

 Hastalıklı veya hasarlı parçaların değiĢtirilmesi (diyaliz, protezler), 

 ĠyileĢmeye yardımda bulunmak için (cerrahi iplik, vida ve tel), 

 ĠĢlevselliği yükseltmek için (lens, kalp pili, iĢitme cihazı), 

 Estetik sorunlarını tahsis etmek için (diĢ teli, cilt implantasyonu, silikon), 

 Tedaviye yardımda bulunmak için (kateter, drenaj), 

 TeĢhise yardımda bulunmak için (biyoalgılayıcılar, endoskopi, enjektör), 

 ĠĢlev bozukluklarını tahsis etmek için (omurgafiksatörleri) [46]. 

 

Biyomalzemeler, çok değiĢken Ģartlara sahip olan, insan vücut ortamının içinde 

kullanılmaktadır. Örnek olarak, vücut sıvılarındaki pH derecesi, değiĢik dokulara 

göre 1 ile 9 arası olarak değiĢmektedir. Gündelik aktivitelerimiz esnasında, 

kemiklerimizin yaklaĢık olarak 4 MPa ve tendonlarımızın 40-80 MPa gerilimle karĢı 

karĢıya kaldığı bilinmektedir. Herhangi bir kalça ekleminde bulunan ortalama yük, 

vücut ağırlığımızın 3 katı kadar olabilir ve zıplama Ģeklindeki aktiviteler esnasında 

vücut ağırlığımızın 10 katına çıkabilir. Vücudumuzda gerçekleĢen bu Ģekildeki 

gerilimler; ayakta durmak, oturmak, koĢmak Ģeklindeki aktiviteler esnasında sürekli 

yinelenir. Biyomalzemeler, bütün bu güç Ģartlara dayanabilmelidir [49]. 
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GeçmiĢ zamanlarda, ahĢap, kauçuk Ģeklindeki birtakım doğal malzemelerin yanında 

altın, cam Ģeklindeki birtakım yapay malzemeler deneme yanılma sonucunda 

biyomalzeme olarak kullanılmıĢtır. Vücudun biyomalzemelere vermiĢ olduğu 

tepkiler çok farklı olmuĢtur. Belirli Ģartlar altında, birtakım malzemeler vücut 

tarafından kabul görürken, aynı malzemeler Ģartlar değiĢtiğinde vücut tarafından 

reddedilebilmiĢtir. Son otuz yılda, biyomalzeme ile doku etkileĢimlerini anlama 

sürecinde mühim bilgiler elde edilmiĢtir. Çizelge 2.2‟de implant cihazlarda 

kullanılan doğal ve sentetik malzemeler verilmiĢtir [49]. 

 

Çizelge 2.2. Ġmplant cihazlarında kullanılan doğal ve sentetik malzemeler [49]. 
 

 
 

Ortopedik uygulamalarda biyomalzemeler, eklem protezi ve kemik protez 

malzemeleri, yüz ve çene cerrahisi, diĢ implantları, yapay kalp parçaları, kalp 

kapakçıkları, kateterler, fiksasyon malzemeleri, omurga enstrümantasyonu, metal 

parçalar, vidalar, delikli vidalar, vidalı rondelalar, çiviler, fiksaj telleri, kalça 

plakaları, anatomik plakalar, açılı plakalar ve yer yer kullanılan implante edilebilir 

cihazlar vb. olarak kullanılmaktadırlar [48]. 

 

Ana malzeme gruplarından üretilen sentetik biyomalzemelere genel bir bakıĢ ġekil 

2.1' de gösterilmiĢtir [50]. 
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ġekil 2.1. Sentetik biyomalzemelere genel bakıĢ [50]. 

 

En yaygın olarak kullanılan metalik biyomalzemeler, paslanmaz çelikler (316L), 

titanyum ve titanyum alaĢımları, kobalt-krom alaĢımı, kobalt-nikel-krom-molibden 

alaĢımı, tantal alaĢımları, nikel-titanyum alaĢımları, amalgam ve altın olarak 

söylenebilir. Platin, tantal ve zirkonya v.s gibi elementlerin düĢük mekanik 

mukavemeti sebebiyle, implant malzeme olarak kullanımları sınırlı olmaktadır. Yük 

taĢıyan olarak en sıklıkla kullanılan metal malzemeler, paslanmaz çelikler, Co-Cr-

Mo alaĢımları veya titanyum ve titanyum alaĢımlarıdır [50]. 

 

ġekil 2.2‟ de, Ġnsan vücudunda kullanılan biyomalzemeler Ģematik olarak 

gösterilmiĢtir [50]. 
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ġekil 2.2. Ġnsan vücudunda kullanılan biyomalzemeler [50]. 

 

2.1.3.  Biyouyumluluk Kavramı 

 

Biyouyumluluk, biyomalzemenin vücut dokularına ve vücudun mekanik davranıĢına 

fiziksel, kimyasal, biyolojik uyumuna optimum adaptasyonudur. Biyouyumluluk, 

malzemenin vücuda uygun Ģekilde yanıt verebilmesidir. Biyomalzeme, biyouyumlu 

bir malzeme Ģeklinde tanımlanabilmektedir. Biyouyumluluk, biyomalzemenin 

mukavemetinin yanı sıra en mühim özelliklerinden biridir. Biyouyumlu olan bir 

malzeme, çevre dokularda iltihaplanma, pıhtı oluĢumu vb. olumsuz etkileri olmayan 

bir malzeme demektir. Vücudun biyomalzemelere verdiği tepkiler oldukça farklıdır. 

Metalik biyomalzemeler 1 ila 9 arasında dokulara göre değiĢen bir pH ile vücut 

sıvılarıyla daima veya arada sırada temas halindedir [46]. 
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Biyouyumluluğun açık bir tanımının olmayıĢı hem kullanılacak malzemenin türüne 

hem de vücutta kullanılacak olan amaca bağlı olmasından kaynaklanmaktadır [43]. 

Bazı araĢtırmacılar biyouyumluluğu iki Ģekilde ele almıĢlardır: 

 

 Yüzey uyumluluğu; Bir biyomalzemenin fiziksel, kimyasal ve biyolojik olarak 

vücut dokularıyla uyumlu olduğu anlamına gelir, 

 Yapısal uyumluluğu; Malzemenin vücut dokularının mekanik davranıĢına 

optimum adaptasyonu olarak tanımlanmaktadırlar [43]. 

 

Ġmplante edilebilir cihazların hazırlanmasında biyouyumlu malzemeler kullanılır. 

Bununla birlikte, mükemmel biyouyumlulukta bir malzeme sentezi hala mümkün 

değildir [43]. 

 

Biyouyumluluk ayrıca, vücudun biyomalzemeleri kabul etme yeteneğidir. Bu 

nedenle hem biyomalzemenin hem de biyomalzemenin bağlandığı vücudun 

ortamının incelenmesi gereklidir. Seramikler, metaller, polimerler ve kompozit 

malzemeler, biyomalzeme olarak kullanılabilir ve insan sağlığı için uyarlanabilir. 

Biyomalzemelerin istenen mekanik özelliklerinin yanında, biyomalzemelerin 

biyouyumluluğu vücut uzuvlarının ve organlarının tedavi edilmesinde ve değiĢtirilme 

iĢlemlerinde çok önemli olmaktadır. Yeni biyomalzemeler, vücut içinde istenmeyen 

bir etkiye sebep olmadıklarından emin olmak için serbest bırakılmadan önce ayrıntılı 

biyolojik testlere tabi tutulur. Öncelikle, testler vücut dıĢında ve daha sonra vücut 

içinde gerçekleĢtirilmeli ve ardından malzemenin biyolojik güvenliği ve 

performansını belirlemek için klinik denemeler yapılmalıdır. Biyomalzemelerin 

ortamından alınan doku örneklerinin morfolojik incelemesi, biyomalzemelerin 

biyouyumluluğu hakkında fikir verebilmektedir [50]. 

 

2.1.4.  Metalik Biyomalzemeler 

 

Metalik biyomalzemeler, vücudun kas-iskelet sisteminin mekanik koĢullarına 

dayanımı nedeniyle en uygun malzemelerdir. Metalik biyomalzemeler önceden 

belirlenebilen sınırlarda, özelliklerini kaybetmeden ağır olan, uzun vadeli, değiĢken 

veya ani yüklere dayanabilmeleri sebebiyle tercih edilirler [51,52]. 
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Metalik biyomalzemeler saf metal veya alaĢım elementlerine göre sınıflandırılır [53]. 

Bunlar; 

 

 Paslanmaz çelik 

 Kobalt-Krom (CoCr) alaĢımları 

 Titanyum (Ti) alaĢımları [53]. 

 

Femoral baĢın yürüme sırasındaki vücut ağırlığımızın (genellikle 80 kg vücut 

ağırlığı) 3.5 katı oranında yük bindiği deneysel olarak ölçülmesi sonucunda, toplam 

kalça protezleri belirlenebilen bu yüklere karĢı gereğince dayanıklı olması lazım 

geldiği görülmektedir. Bunun yanı sıra, bu protezlerin eklemdeki sürtünmeden 

kaynaklanan aĢınmayada dayanıklı olması gerekmektedir [54]. 

 

Bugün, kalça protezi malzemesi olarak; vitalyum (Co-Cr-Mo alaĢımı), paslanmaz 

çelik, yüksek yoğunluklu polietilen, polimetilmetakrilat ve Al2O3 tipi seramikler 

kullanılır [54]. 

 

Platin, zirkon veya tantal gibi elementlerin düĢük mekanik mukavemeti sebebiyle, 

implant olarak kullanımları sınırlı olmaktadır. Daha önce ifade edildiği gibi yük 

taĢıyan metalik biyomalzemeler olarak sıklıkla kullanılan; paslanmaz çeliklerin 

(316L) serisi, kobalt-krom-molibden (Co-Cr-Mo) alaĢımları, titanyum ve titanyum 

alaĢımlarıdır [27,48,55]. 

 

Biyomedikal uygulamalarda yaygın olarak saf titanyum veya Ti6Al4V alaĢımının 

kullanılımına rastlanır. Genel olarak dental implantlarda 240-740MPa çekme 

dayanımlı saf titanyum kullanılmaktadır. Diğer taraftan, Ti6Al4V alaĢım malzeme, 

en bilindik titanyum alaĢımıdır. Dünya titanyum pazarındaki kullanım oranı % 50' ye 

varmaktadır. Ti6Al4V alaĢım malzemenin bu denli tercihi, korozyon direncinin 

yüksek ve yoğunluğunun düĢük olmasının yanında, yüksek statik ile dinamik 

dayanımı nedeniyledir. Metalik implantların dayanıklılığı ve elastikiyet modülü 

kemiğe göre daha yüksektir [50]. Çizelge 2.3' de metalik biyomalzemelerin implant 

olarak özelliklerinin karĢılaĢtırılması, Çizelge 2.4' de ise metalik biyomalzemelerin 
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implant uygulamaları verilmiĢtir. Ayrıca metalik biyomalzemelerin ve kortikal 

kemiğin sertlik  değerleri grafiksel olarak ġekil 2.3' de gösterilmiĢtir [7]. 

 

Çizelge 2.3. Metalik biyomalzemelerin implant olarak özelliklerinin karĢılaĢtırılması 

[7]. 
 

 

 

Çizelge 2.4. Metalik biyomalzemelerin implant uygulamaları [7]. 

 

 

 

 
 

ġekil 2.3. Metalik biyomalzemelerin ve kortikal kemiğin sertlik değerleri [7]. 

 

Metalik biyomalzemelerin elastikiyet modül değerleri çok yüksek olsada (316L 

paslanmaz çelikte 200 GPa, titanyumda 110 GPa), bu değer insan kemiğinde ise 10-

15 GPa' dır. Bu mekanik uyumsuzluğun, implantların yapısal anlamda insan kemik 

dokusundan daha sert olması sebebini doğurmaktadır. Ġnsan kemik dokusuna daha 

yakın elastikiyet modülüne sahip olan alaĢımlar nispeten daha az gerilmeye maruz 

kalır. Metalik biyomalzemelerin sertliği elastikiyet modülü ile ilgili olmaktadır. 
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Paslanmaz çeliğin elastikiyet modülü, titanyumdan daha yüksek olduğundan, 

titanyumdan daha yüksek sertliğe sahiptir [50]. Mukavemet ve elastikiyet açısından, 

titanyum alaĢımları metalik biyomalzemelerde özellikle önemlidir. Paslanmaz çelik 

malzemeler, daha az oranda çekme dayanımı, yorulma dayanımı göstermelerine 

rağmen süneklikleri yüksektir. Saf titanyum, tantal, niobyum, düĢük yorulma 

dayanım oranına sahipken, kopmada ise yüksek uzamaya sahiptirler. Çizelge 2.5‟ de 

metalik biyomalzemelerin özellikleri verilmiĢtir [50]. 

 

Çizelge 2.5. Metalik biyomalzemelerin özellikleri [50]. 

 

 

 

Kristal yapıları ile sağlam metalik bağları sebebiyle, üstün mekanik özelliklere sahip 

metal ile metal alaĢımları biyomalzemeler alanında yüksek bir paya sahiptirler. 

Ortopedik uygulamalarda kullanılan eklem protezi ile kemik rejenerasyon materyali 

metal alaĢımlı olup, ayrıca yüz implant malzemeleri ve kardiyovasküler cerrahi gibi 

yüz, çene-yüz cerrahisinde, yapay kalp parçalarında, kateterlerde, kapaklar ve de 

kalp kapakçıkları olarak kullanılmaktadırlar. Ġnsan vücudunda kullanılması amacıyla 

geliĢtirilmiĢ ilk metal “Sherman-Vanadyum Çeliği‟‟olarak bilinmektedir. Demir, 

bakır, krom, kobalt, nikel, titanyum, tantal, molibden ve vanadyum gibi 

biyomalzemelerin üretiminde kullanılan çok sayıdaki metal, küçük miktarlarda 

kullanılmaları Ģartıyla canlı vücudundaki uygulamalarda kullanılmaya uygundurlar. 

Vücuda zararlı olarak bilinen bu metaller metabolik aktiviteler esnasında da 

oluĢabilir. Örnek olarak, B12 vitaminden gelen kobalt sentezi veya hücre iĢlevi 

olarak demir oluĢumu verilebilir [56]. Bugün, üç ana metal grubu ve çeĢitli türevleri 
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ortopedik ameliyatlarda yapım protez malzemesi Ģeklinde kullanılmaktadırlar. Bu 

malzemeler; paslanmaz çelik malzemeler, kobalt-krom alaĢımları ile titanyum 

alaĢımlarıdır. En yaygın kullanılan saf veya alaĢımlı biyometaller; Co-Cr-Mo, Co-Cr-

W-Ni, Ti-Al-V, Co-Ni-Cr-, Mo-Ti alaĢımları ve saf titanyum yanısıra paslanmaz 

çelik tipleridir [57].  Asal metallerin yanı sıra, metaller yer kabuğunda mineral 

formunda bulunur. Kimyasal halde diğer metallerle birleĢik durumdadırlar.  Örnek 

olarak metal oksit söylenebilir. Daha uygun hale getirmek için saf metale geçiĢ 

iĢlemleri ile bu metallerin bulunması, uzaklaĢtırılması ve ayrılması gerekir. Elde 

edilen ham metal ürünler üreticilere külçe olarak tedarik edilir. Birden fazla bileĢen 

içeren metal implant alaĢım malzemelerinde, iĢlenmemiĢ metal ürünler daha da ön 

iĢlemlere tabi tutulurlar. Yeniden eritme, alaĢım elementlerinin katılması ve 

katılaĢma gibi iĢlemler bunlara örnek gösterilebilir. Bu gibi aĢamalardan sonra, 

istenilen spesifik kimyasal özellikler içeren alaĢımlar elde edilmektedir. 

 

Ġmplant üreticisi stoktaki ilk malzemeyi alır ve son ürüne dönüĢtürür. Ġmalat 

yöntemleri; bilgisayar, mekanik esaslı (CAD-CAM), döküm, zımparalama, toz 

metalurjisi (sıcak izostatik presleme), dövme Ģeklinde sıralanabilmektedir. Son 

zamanlarda, implantı mikro tabaka olarak porozite etmek (yüzeyde boĢluklar 

oluĢturmak) tercih edilen prosedür olmuĢtur. Ġmplantı kemikte sabitlemek için 

kullanılmaktadır. Örneğin, femoral kökün vücuda yakın kısmına uygulanmaktadır. 

Sinterleme iĢlemine alternatif olan yüzey iĢlemleri ise, plazma yada implant yüzeyine 

alev püskürtme iĢlemidir. BaĢka yüzey iĢlemleri Ģunları içerir: Ġyon implantasyonu 

(daha iyi yüzey özellikleri için) ve nitratlama (yüksek enerjili azot iyonları), vakum 

altında implanta yönlendirilir. En son adımlar geleneksel yöntemler Ģeklinde 

olmaktadır. Uygun asitte kimyasal temizleme iĢlemi ve pasivasyon gibi iĢlemlerdir 

[58]. 

 

Çizelge 2.6‟da metal implantlarda kullanılan elementler verilmiĢtir [59]. 

 

  



18 

Çizelge 2.6. Metal implantlarda kullanılan elementler [59]. 

 
Element Sembol Atom Numarası Atom Ağırlığı Kullanımı 

Alüminyum Al 13 26,98 AlaĢım elementi 

Kobalt Co 27 58,93 Temel elementi 

Krom Cr 24 52,00 AlaĢım elementi 

Ġridyum Ir 77 192,2 AlaĢım elementi 

Demir Fe 26 55,85 Temel elementi 

Manganez Mn 25 55,94 AlaĢım elementi 

Molibden Mo 42 95,94 AlaĢım elementi 

Nikel Ni 28 58,71 AlaĢım elementi 

Niobium Nb 41 92,91 AlaĢım elementi 

Palladium Pb 46 106,4 AlaĢım elementi 

Platin Pt 78 195,1 Temel elementi 

Tantal Ta 73 181,0 AlaĢım elementi 

Titanyum Ti 22 47,90 Temel elementi 

Tungsten W 74 183,9 AlaĢım elementi 

Vanadyum V 23 50,94 AlaĢım elementi 

Zirkonyum Zr 40 91,22 AlaĢım elementi 

 

Demir içeren metaller genel olarak dört gruba ayrılır: dökme demirler, karbon 

çelikler, çelik alaĢımları, paslanmaz çelikler Ģeklinde gruplanır. Bu gruplar özellikleri 

çerçevesinde farklı kullanımlar için uygundur. Paslanmaz çelikler biyomalzeme 

olarak kullanılırlar. 

 

2.1.4.1.  Paslanmaz Çelik 

 

Birçok farklı türde paslanmaz çelik bulunmasına rağmen, biyomateryal olarak 

sıklıkla kullanılan türü 316L olarak bilinmektedir. L düĢük karbon içeriğini 

göstermektedir. Bu çelik türü 1950' lerde, 316 paslanmaz çelik türünün karbon 

içeriğini; ağ. % 0,08 ile % 0,03 arasında olacak Ģekilde, daha düĢük bir orana 

düĢürülerek hazırlanmıĢtır. Vücuttaki korozyon oranını azaltmak için, yüksek 

miktarda (% 17- % 19) krom ve nikel (% 12- % 14) ile alaĢımlı ve ayrıca az miktarda 

azot, fosfor, molibden, manganez, silisyum ve kükürt içeren, % 60 demir 

bulundurmaktadır. Kromun iĢlevi korozyon direncini arttırmaktır. Korozyon 

direncini artırırken, çok güçlü bir Cr2O3 bileĢiği oluĢturmaktadır. Nikel kullanılır, 

çünkü östenitik fazın yüksek sıcaklıklarda da dayanamını artırarak 

kaynaklanabilirliğini ve korozyon direncini arttırır. Çeliğin karbon içeriğinin % 0,03' 
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ü aĢması korozyon için tehlikeli olmaktadır. Filmin oluĢumunda en az % 10 krom, 

gözeneksiz ve çözünmeyen kromoksit olması gerekmektedir. En çetin korozyon 

koĢullarına dayanabilmesi için bu oranın % 18' e kadar olmasına ihtiyaç duyulabilir. 

Bu oluĢan oksit film tabakası malzemeyi koruyarak korozyonu önler. Özel çelikler 

üretmek için birçok alaĢım çeĢitlemesi yapılabilir. Örneğin, % 0,25 Cr - % 0,75 C - 

% 0,5 Si - % 0,5 Mangan içeren bir alaĢım; hazırlanan bu çelik malzemeyi bıçaklar 

ve cerrahide kullanılan aletler için ideal kılar. Çünkü çelik keskin hale getirilmiĢtir. 

Difüze edilmiĢ paslanmaz çelik, krom bileĢiği bulunduran bir ısıl iĢlemle 

üretilmektedir. BitmiĢ alaĢım yaklaĢık % 40 krom ihtiva eden bir yüzeye sahip olur 

ve bu nedenle çoğu korozif ortamları kaldırabilir. 1912' de Harry Brearsley adlı kiĢi 

tarafından paslanmaz çelik keĢfi Ģöyle olmuĢtur; orta karbon ihtiva eden çeliğe, % 12 

krom (Cr) ilave edilerek üretilmiĢtir.  O zamandan beri, bu basitçe oluĢturulmuĢ 

alaĢım sürekli geliĢtirilmiĢtir. Paslanmaz çelik kolayca iĢlenebildiğinden ve ısıl 

iĢlemden geçirilebildiğinden üretimi sorunsuzdur. Paslanmaz çelik bileĢimleri 

hakkında oluĢturulmuĢ uluslararası standartlar vardır. Bazı üreticiler türlü ihtiyaçları 

karĢılamak amacıyla farklı bileĢimlerin alaĢımlarını üretmektedirler [35,60]. ġekil 

2.4‟ de paslanmaz çelik implant uygulamalarına ait örnekler gösterilmektedir [61]. 

ġekil 2.5‟ de ise yüksek azot alaĢımlı paslanmaz çelik implantı gösterilmektedir [62]. 

 

 
 

ġekil 2.4. Paslanmaz çelik implant uygulamalarına ait örnekler a) Diz, b) Kalça            

protezleri[61]. 
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ġekil 2.5. Yüksek azot alaĢımlı paslanmaz çelik [53,62]. 

 

2.1.4.2.  Kobalt Tabanlı AlaĢımlar 

 

Bir baĢka biyomalzeme de kobalt-krom alaĢımları olarak sayılabilir. Esas olarak 

biyomalzeme olarak kullanılan iki tür alaĢımları vardır. Bunlar; 

 

 Kobalt-Krom-Molibden (Co-Cr-Mo) 

 Kobalt-Nikel-Krom-Molibden (Co-Ni-Cr-Mo) alaĢımlarıdır. 

 

Kobalt-Krom-Molibden (Co-Cr-Mo) alaĢımı, diĢ hekimliğinde ve son zamanlarda 

suni eklem üretiminde kullanılmaya baĢlanmıĢtır. 

 

Co-Ni-Cr-Mo alaĢımı ise; Co-Cr-Mo alaĢımlarına göre daha fazla ağırlıklar taĢıyan, 

kalça eklemleri ile diz eklemlerindeki protez sapı malzemeleri olarak 

kullanılmaktadırlar 53,62,63. 

 

(ASTM F 75, ASTM F 799) Co-Cr alaĢımlarını cerrahideki kullanımlarına göre 4 

çeĢit gruba ayırmıĢtır. 

 

Bunlar; 

 

 Co-Cr-Mo (F75) 

 Co-Cr-W-Ni (F90) 

 Co-Ni-Cr-Mo (F562) 

 Co-Ni-Cr-Mo-W-Fe (F563), alaĢımlarıdır. 
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Co-Cr (kobalt-krom) alaĢımlarında ana alaĢım elementleri olarak bulunan Co ve Cr, 

alaĢımların çözeltilere karĢı bulunan korozyon dayanımını ağ. % 65 Co aracılığıyla 

sağlanmaktadır. Cr miktar oranının arttırılması alaĢımların katı çözeltilere karĢı olan 

korozyon mukavemetini daha da arttırmaktadır 64. ġekil 2.6‟da yüksek Co-Cr 

alaĢımlı kalça protezi görülmektedir [53,62]. 

 

 
 

ġekil 2.6. Yüksek kobalt-krom (Co-Cr) alaĢımlı kalça protezi [53,62]. 

 

F75 ve F799 alaĢım malzemeleri kimyasal içerik olarak eĢdeğer özelliktedirler. Her 

iki alaĢımında ağ. % 58-69' unda kobalt ve ağ. % 26-30'unda krom bulunur. Bu ikisi 

arasındaki temel fark iĢleme aĢamasında görülür. F90, F562 alaĢımları, diğerlerinden 

daha düĢük krom ile kobalt içerirler. F562 ekstra nikel içerirler. Kobalt-Nikel-Krom-

Molibden (Co-Ni-Cr-Mo) alaĢımı, en yeni alaĢım malzemedir. Yüksek ağırlık 

altındaki eklemlerde (diz, kalça gibi) ayrıca da protezlerde kullanılır. Bu alaĢım 

malzemelerin bileĢimleri, ağırlıklı olarak ağ. % 65 oranında kobalt ve geriye kalanı 

ise kromdan oluĢmaktadır. Daha ince taneli yapı oluĢturmak için molibden eklenerek 

mekanik özellikleri iyileĢtirilir. Kobalt içeren alaĢımların elastikiyet modülünün 

çelikten daha büyük olduğu görülür. F90 ayrıca ekstra tungsten içerir. Bu alaĢımların 

temel özelliği, klorlu ortamlarda korozyonu önlemektir [53, 62, 63]. 

 

Co-Cr-Mo (kobalt-krom-molibden) alaĢımları, döküm alaĢımlardır, içyapıyı ince 

taneli oluĢturmak için molibden eklenmelidir. Ġlave molibden, mukavemeti 

yükseltmiĢtir. Krom ise, katı çözelti oluĢumunu sağlayarak mukavemeti arttırır. 

Kobalt-krom-nikel-molibden (Co-Cr-Ni-Mo), (F562) çelik standartlarında, ortalama 

olarak ağ. % 35 kobalt , ağ. % 35 nikel içerir. Bu alaĢımların, Cl
-
 iyonları barındıran 
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deniz suyuna karĢı olan korozyon mukavemeti oldukça yüksektir. Sıcak dövülerek 

Ģekillendirilebilen Co-CrNi-Mo alaĢımı ise yüksek çekme, aĢınma ve yorulma 

mukavemetine sahiptirler. Ayrıca yorulma mukavemeti de Ti 550 alaĢım 

malzemesinden daha iyidir. Döküm ve dövme alaĢım malzemeleri, yüksek korozyon 

mukavemetine sahiptirler [64]. 

 

2.1.4.3.  Titanyum Ġçeren AlaĢımlar 

 

Titanyum ve alaĢımlarının biyomalzeme olarak kullanımına 1930'ların sonunda 

baĢlanmıĢtır [62]. Paslanmaz çeliklerden ve kobalt alaĢım malzemelerinden daha 

hafiftirler. Titanyum, güneydoğu Amerika BirleĢik Devletleri' nin bazı bölgelerinde 

bulunan kumdan elde edilmektedir. Bu kum genelde kuvars içerir. Ayrıca, 

zirkonyum, demir ve düĢük miktarda toprak bulundurur. Kum karıĢımının bu 

bileĢenleri TiO2 (Rutil), FeTiO3 (Ġlmenit)'dir. TiO2, metalik titanyum oluĢturmak için 

elveriĢli bir bileĢiktir. Elektrostatik ayırtma yöntemi ile elde edilmektedir. Ticari 

saflıktaki titanyumu oluĢturmak için dereceler vardır. Bunlar dört derece olarak 

sıralanabilir. Bu dereceler binde oksijen değiĢimini gösterir. Bu değiĢiklik küçük 

görünürse de mekanik özelliklerin üzerinde büyük farklar yaratmaktadır. Kopma 

dayanımını ve yorulma direncini yüksek ölçüde etkilemektedir. Ticari saflıkta 

titanyum malzeme, % 98,9 ila % 99,6 titanyum içerirken % 0.18 oranında oksijen 

içermektedir. cpTi' nin (Ticari saflıktaki titanyum) kopma gücü 170 MPa'dır. Buna 

ek olarak, % 0.40' oksijen içerende kopma dayanımı 485 MPa' a yükselir. % 0.85 

oranda oksijen içeren cpTi' nin yorgunluk sınırı (107 kez) 88,2 MPa' dır. Oksijen 

oranının % 0.27‟ sinde ise yorgunluk sınırı 216 MPa' dır. ġekil 2.7, 2.8 ve 2.9‟ da, 

oksijen, soğuk iĢlem ve tane büyüklüğünün mekanik özellikler üzerindeki etkisini 

göstermektedir [65]. 
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ġekil 2.7. Saf titanyumdaki oksijen oranının mekanik özellik üzerine etkisi [65]. 

 

 
 

ġekil 2.8. Saf titanyumdaki soğuk iĢlemin mekanik özellik üzerine etkisi [65]. 
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ġekil 2.9. Saf titanyumdaki tane büyüklük değerinin mekanik özellik üzerine etkisi 

[65]. 

 

Saf titanyumda (O, C ve N) elementlerinin bulunmasıyla beraber, Ti6Al4V 

alaĢımındaki ilave elementler titanyum metalini güçlendirmektedir. Azot, karbon ve 

oksijenden iki kat daha fazla güçlendirmektedir. Ti6Al4V alaĢımı yüzeydeki oksijen 

ile yüksek afiniteye sahiptir. Oksitin sembolik bileĢimi TiO2'dir. Burada oksitin rolü; 

korozyon direncini arttırmak ve titanyumun moleküler doku seviyesinde biyolojik 

olarak performansına katkı sağlamaktır. Titanyum ve alaĢımlarının üretimlerindeki 

sorunlar ise; zor üretilmesiyle birlikte, iĢlenmeye ihtiyaç duyulmasıdır. Çünkü çeliğin 

maliyetinden iki kat daha yüksektir ve döküm iĢlemi zordur. Ti6Al4V alaĢımı, en son 

geliĢtirilen titanyum alaĢımlarından olup; aĢınma, mekanik özellikler, biyouyumluluk 

bakımından daha güçlüdür. Çizelge 2.7‟ de implant malzemesi olarak ve cerrahi 

operasyonlarda kullanılan titanyum ve alaĢımlarının kimyasal bileĢimleri 

verilmektedir [62]. Nikel-titanyum alaĢımlarının, ısıtıldıktan sonra bozulan, ilk 

Ģekillerini alma kabiliyeti vardır. Bu özelliğe “Ģekil hafızası etkisi” adı verilir. ġekil 

hafızası etkisinin lazım olduğu bazı biyomalzeme uygulamaları; dental köprüler, 

kafatasındaki vasküler bağlantılar, yapay kalp kasları ve ortopedik protezler olarak 

sıralanabilir [56,58, 66]. Çizelge 2.8‟ de metalik biyomalzemelerin kortikal kemikle 

karĢılaĢtırılması verilmiĢtir [67]. ġekil 2.10‟ da titanyum stent, ġekil 2.11‟ de 

titanyum diĢ protezi gösterilmiĢtir [68,69]. 
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Çizelge 2.7. Ġmplant malzemesi olarak ve cerrahi operasyonlarda kullanılan titanyum 

ve alaĢımlarının kimyasal bileĢimleri 62. 
 

ĠMPLANT 

(%ağırlık) 

ELEMENT 

1. Kalite 2. Kalite 3. Kalite 4. Kalite Ti6Al4

V
a 

Azot 0,03 0,03 0,05 0,05 0,05 

Karbon 0,10 0,10 0,10 0,10 0,08 

Hidrojen 0,015 0,015 0,015 0,015 0,0125 

Demir 0,20 0,30 0,30 0,50 0,25 

Oksijen 0,18 0,25 0,35 0,40 0,13 

Titanyum KALAN 

a 
%6 Al; %4,00 V 

 

Çizelge 2.8. Metalik biyomalzemelerin kortikal kemikle karĢılaĢtırılması [67]. 

 
Malzeme Yoğunluk (gr/cm

3
) Elastisite Modülü (GPa) 

Kortikal kemik 2,8 7-30 

Co-Cr-Mo 8,5 230 

316L SS 8,0 200 

Saf Titanyum 4,5 110 

Ti6Al4V 4,4 106 

 

 
 

ġekil 2.10. Titanyum stent [68]. 
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ġekil 2.11. Titanyum diĢ protezi [69]. 

 

2.2. BĠYOMALZEMELERĠN HĠDROKSĠAPATĠT KAPLANMASI 

 

Metalik biyomalzemelere tatbik edilen hidroksiapatit kaplamalar, metallerdeki 

mekanik özellikleri iyileĢtirirken, aynı esnada kemik bağlanmasını ve 

biyouyumluluğu da geliĢtirmeyi amaçlar [56]. 

 

2.2.1.  Biyomalzemelerin Kaplanmasında Kullanılan Hidroksiapatit 

 

Ġnsan vücudu günlük hayatta pek çok yükle karĢı karĢıya kalmaktadır. Bu günlük 

yüklerin karĢılanması esnasında, gerekli olan mekanik özellikleri sağlayan, metal 

taban üzerindeki hidroksiapatit kaplama iĢlemi ile, kemik implanta tutturulur ve yük 

iskelete aktarılır [56]. Hidroksiapatitin mekanik özellikleri Çizelge 2.9'da verilmiĢtir 

[46,70]. 

 

Çizelge 2.9. Hidroksiapatitin mekanik özellikleri [46,70]. 

 

 

 

2.2.2.  Hidroksiapatitin Genel Özellikleri 

 

Apatitler, Ca10 (PO4) 6X2 genel formülü ile fosfat mineral grubuna aittir. En iyi 

bilinen apatit mineralleri, hidroksiapatit (Ca10 (PO4) 6OH2), floroapatit (Ca5 

(PO4)3F), kloroapatit (Ca5(PO4)3Cl) 'dir. Bu minerallerden hidroksiapatit, kemiğin 
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ana bileĢenidir. Hidroksiapatit (HA) genellikle hekzagonal kristal yapıda bulunur. 

Doğal kemik ve diĢ ile aynı temel kimyasal bileĢime sahip, yüksek çekme dayanımı 

ve sert dokuya sahip kırılgan bir malzemedir [71]. 

 

Hidroksiapatit; yapı ve kimyası yönünden zayıf Ģekilde çözünür, kalsiyum fosfat 

tuzlarının grubuna aittir. Mükemmel biyouyumluluğu vardır. Biyouyumluluk, bir 

biyomalzemenin vücut tarafından kabul edilebilirliği anlamına gelir. 

Biyouyumluluğunun iyi olması, yüksek kemik iletkenliği nedeniyle, biyomedikal 

malzeme olarak geniĢ kullanım alanı bulmuĢtur. Son yıllarda, fiziksel yapısı ve 

kimyasal yapı özellikleri, güçlü yüzey etkileĢimi özellikleri ayrıca biyouyumluluğu 

ile farmasötik taĢıyıcılar ve ilaç dağıtım sistemleri olarak kullanımı ile ilgili birçok 

çalıĢma yapılmıĢtır. Hidroksiapatitler, kemik implant materyali olarak biyoseramik, 

kontrollü ilaç salınımı olarak kullanımları ile adsorban olarak görev yaparlar [72]. 

 

Hidroksiapatitler, kullanım amacına göre farklı fiziksel ve kimyasal yapılarda 

üretilebilmektedir. Örneğin, implant malzemelerinin geliĢtirilmesinde gereken en 

önemli özellik mekanik dayanımdır. Bu nedenle, üretilen biyoseramiklerin gücü, 

gerçek kemik dokusuna yakın olmalı, statik ve dinamik yüklere karĢı yüksek 

yorulma direnci göstermeli ve özellikle canlı organizmalarda aĢındırıcı etkilere karĢı 

dayanıklı olmalı ve yüksek kırılma direnci göstermelidir. Kemik implantı materyali 

olarak kullanılacak hidroksiapatit, yoğun bir Ģekilde üretilmelidir [72]. DüĢük 

mukavemeti, yüksek doku uyumluluğu ve yüksek adsorpsiyon özellikleri nedeniyle 

implant malzemesi olarak yüksek oranda hidroksiapatit tercih edilmektedir. 

 

Mekanik özellikler büyük ölçüde HA örneklerinin gözenekliliğine, tane büyüklüğüne 

ve safsızlığına bağlıdır. HA' nın en belirgin özelliği, seramik ve kırılgan bir malzeme 

olmasıdır. HA' nın düĢük mekanik mukavemeti ve kırılma tokluğu, yük direnci 

gerektiren uygulamalarda kullanılmasının önünde bir engeldir. Yoğun HA, 38–250 

MPa' lık bir eğilme dayanımına, 120–900 MPa' lık basma dayanımına ve 38-300 

MPa' lık çekme dayanımına sahiptir. Ġlave olarak, Vickers sertliği 600 HV ve Young 

modülü 80-110 GPa aralığındadır [73,74-76]. 
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HA, alkali çözeltide çözünmez, asidik çözeltide çözünür. Saf suda çözünürlüğü ise 

çok azdır. Ayrıca, HA' nın çözünürlüğü, amino asitlerin, proteinlerin, enzimlerin ve 

diğer organik bileĢiklerin varlığına göre değiĢir. Bu çözünürlük özellikleri, HA' nın 

biyouyumluluk ve diğer bileĢiklerle oluĢturduğu kimyasal reaksiyonlarla yakından 

ilgilidir [74]. HA' nın termal stabilitesi düĢüktür ve 1200°C' den yüksek sıcaklıklarda 

trikalsiyum fosfatta ayrıĢır [77,78]. 

 

Hidroksiapatit: diĢlerdeki mine ve dentin tabakasında ve diĢ kemiğinde bulunan, 

Ca10(P04)6(OH)2 kimyasal formülüne sahip bir kalsiyum tuz olup, oksijenle 

reaksiyona girmediğinden yanmaz. Elmastan sonra doğada bilinen en sert 

moleküldür. Yalnızca elmasla aĢındırılabilir. Çok az esnektir, neredeyse tamamen 

kırılgandır. Biyoaktif yapıya sahip bir biyomateryaldir. Tatsız, kokusuz olup organik 

çözücülerde çözünmez. Ayrıca asit çözücüler dıĢında inorganik çözücüler içinde de 

çözünmez. Hidroksil iyonları ile (asit) yapı taĢlarına ayrılabilir [79]. ġekil 2.12‟ de 

hidroksiapatit ve kemik yapısı gösterilmiĢtir [80]. 

 

 
 

ġekil 2.12. a) Kemik yapısı, b) Hidroksiapatit yapısı [80]. 

 

Kalsiyum hidroksiapatit (HA: Ca10 (PO4)6 (OH)2) ve Tri-kalsiyum fosfat (TCP: Ca3 

(PO4)2), insanların kemiklerinin ve diĢlerinin inorganik fazlı yapılarıdır. Otuz yıldan 

beri, dejenerasyon, kırık, çatlak ile kemik ve diĢ boĢluklarının tedavisinde artan 

oranlarda kalsiyum fosfat bazlı, biyoseramik protezler kullanılmaya baĢlanmıĢtır 

[79]. 
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2.2.3.  Biyomalzemelerin Hidroksiapatit Kaplama Yöntemleri 

 

Ortopedik alanda kullanılan biyomalzemelerin uzun vadeli muvaffakiyeti genellikle 

implant ve doku arasında oluĢan osseointegrasyon sürecine bağlı olmaktadır. Bu 

süreç içerisinde, implant ve doku arasında oluĢan ortamın steril olması bakteriyel 

enfeksiyon oluĢum riskini azaltır [35,81]. Kemik uyumu süreci, implant bölgesindeki 

hücre ile doku tiplerinin ortak uyum sürecinde, doku kaybı bölgesinde iyileĢmenin 

olmasını gerektirmektedir [36,82]. Ġmplant parçalarına tatbik edilen hidroksiapatit 

(HA; Ca10 (PO4) 6 (OH) 2) kaplamalarının, tercih edilmesinin en önemli sebebi; 

kemik dokusuna en yakın özelliklere sahip olmalarıdır. HA kaplamaları, biyoinert 

metalik implant malzemenin doku ile tesirini arttırarak osseointegrasyonu hızlandırır. 

Bu iĢlem, cerrahi operasyondan sonra hastaların iyileĢmesini hızlandırarak, kullanım 

sırasındaki baĢarısının artmasını sağlar [83]. 

 

Kemik dokusuyla entegrasyon, metal yüzey üzerine kalsiyum fosfat (Ca-P) 

kaplamaları uygulanarak geliĢtirilebilmektedir. Ca-P materyalleri biyoaktifdir aynı 

zamanda kemikle doğrudan teması destekler. Bunlardan biri hidroksiapatittir (HA). 

Vücuda implantasyondan sonra HA, kimyasal, mineralojik yapı, kristalografik 

yapıya sahip, canlı kemiğe benzer Ģekilde, doğal kemik dokusuyla kuvvetli bağlar 

yaparak kemiğin oluĢumunu destekler. Bununla birlikte, mekanik dayanımının düĢük 

olması dezavantajına sahiptir. Biyoaktif yüzeyler oluĢturmak sebebiyle; plazma 

spreyi, sol-jel yöntemi, elektrokimyasal biriktirme ve biyomimetik kaplama 

yöntemleri gibi yüzey HA kaplama teknikleri geliĢtirilmiĢtir [84]. 

 

2.2.3.1.  Biyomimetik Kaplama Yöntemi 

 

Hidroksiapatit (HA), insan iskelet sisteminde doğal olarak var olan apatit ile benzer 

yapıdadır. Bu benzerlik her ne kadar mükemmel seviyede biyouyumluluğa sahip olsa 

bile, zayıf mekanik performansı dolayısı ile yüke maruz kalan bölgelerde tek baĢına 

kullanıma uygun değildir. Bu sebeple, HA; sıklıkla titanyum ve alaĢımları gibi 

metalik implant yüzeylerine kaplanarak kullanılmaktadır [85]. Metalik implantlar 

üzerine HA kaplama için çeĢitli yöntemler vardır. Bu yöntemlerden bazıları; plazma 

püskürtme, daldırma (biyomimetrik yöntem), elektro kaplama, darbeli katman 
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biriktirme, püskürtme, sol-jel yöntemi ile kaplamadır [86,87]. Bu tekniklerden, 

plazma püskürtme, uygulamada kolaylık ve ekonomiklik nedeniyle en sık kullanılan 

yöntemlerden biridir. Ancak, bu yöntemle elde edilen kaplamaların metalle 

arasındaki bağ gücünde yer yer değiĢkenlik gösterdiği, kalınlık ve yoğunluk 

açısından heterojen olduğu ve HA‟ nın kristal yapısında lokal farklılıklar olduğu 

bildirilmiĢtir [88]. Diğer yandan, uygun sıcaklık ve pH‟ da hazırlanan yapay vücut 

sıvısı (SBF) içerisine metalik implantların daldırılması ile uygulanan biyomimetik 

yöntemin, plazma püskürtme yöntemine iyi bir alternatif sunduğu söylenebilir. 

Ayrıca, son yıllarda yapılan baĢarılı çalıĢmalar, biyomimetrik yöntemle HA kaplama 

yönteminin, metalik implant malzemeleri ile sınırlı kalmadığını, karbon [89] ve 

polimer [90] gibi farklı yüzeylere de uygulanabildiğini göstermiĢtir. Titanyum ve 

alaĢımlarının biyoaktivitesini arttırmak ve böylelikle biyomimetik kaplamayı 

hızlandırmak için asitle iĢleme, alkali ve ısıl iĢlem uygulama, hidrojen peroksit 

(H2O2) uygulama ve mikroark oksitleme gibi çeĢitli yöntemler uygulanmaktadır [91]. 
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BÖLÜM 3 

3. TĠTANYUM VE TĠTANYUM ALAġIMLARI 

Titanyum ilk olarak 1791 yılında Ġngiltere‟de William Gregor tarafından keĢfedildi. 

William Gregor, bölgesel bir nehirden ilmenit (manyetik demir tozu) olarak bilinen 

bir cevher çıkarmak için mıknatıs kullandı. Daha sonra, bu siyah tozdan demiri, 

hidroklorik asit ile çıkardı, cevherin geri kalanı titanyumun oksitiydi. 1795 yılında, 

Martin Heinrich Klaproth rutilleri (TiO2) analiz etti ve bilinmeyen bir elementin 

oksidini tam olarak Gregor tarafından bildirildiği Ģekilde tarif etti. Klaproth, Yunan 

mitolojik dünyasının ilk oğulları olan Titanlardan gelen bu elemente titanyum adını 

vermiĢtir [92]. 

 

1932'den sonra, William Kroll titanyumun mineral kaynaklardan ticari olarak 

çıkarılmasını sağlayan bir süreç geliĢtirdi. Bu iĢlem, inert bir gaz ortamında TiCl4' ün 

magnezyum ile indirgenmesini içeriyordu. Gözenekli ve süngerimsi görünümünden 

dolayı “titanyum süngeri” adlı titanyum elde edilmiĢtir [92]. 

 

II. Dünya SavaĢı' nın sonuna kadar metalurjik yöntemler ve titanyum malzemeler 

askeri uygulamalarda barıĢa kadar kullanılmıĢtır. II. Dünya SavaĢı' ndan sonra, 

1940'lı yılların sonu ve 1950' lilerin baĢlarında, titanyum ilgi çekmeye baĢlamıĢtır 

[92, 93]. 

 

1940' larda, titanyum implantlarla tatmin edici sonuçlar elde edilmiĢtir. Kemik 

dokusu implantları için, titanyum kullanımındaki ana kırılma noktası, daha önce 

dental implantlarda açıklanan osseointegrasyonun (kemik uyumu) keĢfi olmuĢtur 

[93]. 

 

Titanyum ile titanyum alaĢımları, güçlü dayanım, düĢük ağırlık ile güçlü korozyon 

direncini birleĢtiren önemli mühendislik malzemeleridir. Titanyum ve alaĢımları 
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1952'den beri kullanılmaktadır ve nispeten yeni mühendislik malzemeleridir. 

Titanyum, alüminyum, demir ve magnezyumdan sonra dünyada yapısal olarak 

kullanılan metaller arasında 4. sırada ve en fazla rezervli metaller arasında 9. sırada 

yer almaktadır. Bununla birlikte, titanyum saf olmadığı için, saflaĢtırma iĢlemleri, bu 

metali pahalı kılar [94]. 

 

Titanyum ve alaĢımının düĢük sıcaklık fazı, hekzagonal sıkı paket (HSP) yapılı 

kristalli alfa (α) fazı ve yüksek sıcaklık fazı ise, hacim merkezli kübik (HMK) yapılı 

titanyum beta (β) fazıdır. 882
o
C' de α - Ti (HSP)‟ den, β - Ti (HMK)‟ ye değiĢir ve 

bu fazda 1668
o
C‟ de eriyene kadar kalır. Saf titanyum malzeme için bu sıcaklığa "β 

dönüĢüm sıcaklığı" denir. Bu sıcaklık oksijen, azot ve karbon gibi α fazının stabilize 

olmasına neden olan arayer atomu elementlerinin kuvvetli etkisiyle yükselir; yeralan 

atomu alaĢım elementleri tesiriyle ya düĢer yada yükselir. Alfa fazındaki titanyuma, 

yumuĢak olması nedeniyle Ģekil verilebilir. Beta fazındaki titanyum ise sert, güçlü 

aynı zamanda Ģekil alabilirliği de zordur. Alüminyum, zirkonyum, karbon, oksijen, 

azot gibi elementler titanyuma eklenerek, yüksek sıcaklıktaki performansını 

arttırmaktadırlar. Bunlar alfa fazını stabilize eden elementlerdir. Molibden, kobalt, 

vanadyum, krom, tantalyum, demir gibi elementlerin beta fazını stabilize ettiği de 

bilinmektedir.  Bu elementlerin katılmasıyla, beta fazında olan titanyum kolaylıkla 

Ģekillendirilebilir, aynı zamanda sıcak ve soğuk direnci artar. Ortam sıcaklıklarında, 

faz Ģekline bakılırsa, titanyum ve alaĢımlarına bağlı olarak: α alaĢımları, β alaĢımları 

ve α + β alaĢımları olarak sınıflandırılır [95, 101]. 

 

Titanyumu, popüler hale getiren kapsamlı ve kuvvetli özellikleri bulunur. Bunlardan 

bazıları Ģöyle sıralanır: düĢük yoğunluğa (4,5g/cm
3
) sahip, hafif, yüksek 

mukavemeti, kırılma tokluğu, yorulma dayanımı, çatlama direnci, düĢük sıcaklıktaki 

yüksek tokluğu ile mükemmel korozyon direnci olarak sayılabilir. Bazı titanyum 

alaĢımları, 550°C ile 700°C sıcaklık aralığında maksimum verimle çalıĢmaktadırlar 

[102, 103]. 

 

Titanyumun erime noktası (1668 
o
C) olup, demirden (1536 

o
C) daha yüksek bir 

erime noktasına sahiptir. Ancak  titanyum (115 GPa); demir (194 GPa) ile 

alüminyum  (62 GPa) arasında ortalama bir elastikiyet modülüne sahip bir 
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elementtir. Titanyum, hafif metal olan bu element,  alüminyumun özgül ağırlığının 

iki katına ve demir ile nikelin özgül ağırlığının yarısı olan değerdeki, özgül ağırlığa 

sahiptir. Metalik durumda kuvars mineralini çizecek kadar sert bir elemetttir. Çizelge 

3.1‟ de, titanyumun, alüminyum ile demire kıyasla bazı fiziksel özellikleri verilmiĢtir 

[104]. 

 

Çizelge 3.1. Titanyumun, alüminyum ve demire kıyasla bazı fiziksel özellikleri. 

 

 

 

Titanyum, kimyasal yönden güçlü bir indirgeyici maddedir. Bu özellik, bazı zaman 

olumlu, bazı zaman olumsuz sonuçlar verir. Hususiyetle düĢük sıcaklıklarda 

kimyasal ortamlara karĢı mukavemeti oldukça güçlüdür. Oksitleyici asitler ile deniz 

suyuna karĢın çok güçlü olmasına rağmen, asit maddelere karĢı nispeten daha düĢük 

bir dirence sahiptir. Uygulamada, asit ortamlarında; asetik asit, sülfürik asit ve tartar 

kullanılabilir. Diğer taraftan, klor gazı, hidroklorik asit, trikloraasetik asit ve fosforik 

asit içeren ortamlarda kullanılmamalıdır. Yükselen sıcaklıkla birlikte, titanyum 

malzemenin yüzeyindeki koruyucu oksit tabakası, kullanılabilirliğini azaltmak için 

oksijen, azot ve hidrojen malzemesini parçalamaya ve nüfuz etmeye baĢlar. Metalin 

yüzeyinden nüfuz eden bu harici maddeler kırılganlığa ve çatlak oluĢmasına neden 

olmaktadır [105]. 

 

Titanyum, çelik kadar dayanıklı olup, çelikten % 45 daha hafif bir metaldir. 

Alüminyumdan % 60 daha ağır olmasına rağmen, direnci iki kat daha fazladır. 

Mukavemeti ve asitlere direnci nedeniyle, çeĢitli alaĢımların yapısına dahil edilir. 

Deniz suyuna karĢı üstün dayanıklılığından dolayı, deniz suyunun tatlı su haline 

dönüĢtürüldüğü tesislerde, ayrıca tuzlu su ile temas halinde bulunan gemi teçhizatı 

parçalarının imalinde kullanılır [106-108]. Titanyumun avantajları aĢağıda 

özetlenmiĢtir: 
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 Diğer alaĢımlara kıyasla oksidasyon, ter asidi, korozyon ve kimyasallara karĢı 

20 misli daha güçlüdür. 

 Herhangi bir formda bulunabilir. (Kütük, yuvarlak, altıgen, yassı, çubuk, levha, 

levha, tel vb.). 

 Kolayca kaynak edilebilir. 

 Yangına ve darbelere karĢı dayanıklıdır. 

 Biyouyumludur ve toksik değildir. 

 Fiyatı, diğer yüksek performanslı malzemelere yakındır. 

 Uygun kriyojenik özelliklere (-150°C'nin altındaki ortamlarda davranıĢ) 

sahiptir [109]. 

 

Titanyum alaĢımlarının, ticari uygulamalar bazında ana engeli, güçlü yarı mamul 

malların maliyeti olarak söylenebilir. Bu yüksek maliyetin sebepleri arasında, 

çıkarılma ve ayırma sırasında karmaĢık iĢlemlere duyulan ihtiyaç, tesis yatırımlarını 

karĢılamak için yeterli kaynak eksikliği ve yüksek iĢlem maliyetleri 

sıralanabilmektedir [110]. 

 

Titanyum alaĢımları iki farklı özellik ile öne çıkmaktadır. Yüksek mukavemetleri ve 

üstün korozyon direnci bu metalleri ve alaĢımlarını havacılık endüstrisi, kimya 

endüstrisi ve tıp mühendisliği için vazgeçilmez hale getirmiĢtir. Bu pozitif özelliklere 

rağmen, sürtünme ile aĢınma özellikleri sebebiyle, mobil temasın olduğu 

mühendislik uygulamalarında titanyum yetersizdir. Titanyumun tribolojik 

özelliklerinin zayıf olması, sürtünme katsayısının yüksek ve değiĢken olması gibi 

özellikleri, titanyum ile alaĢımlarının kullanım alanlarını sınırlamaktadır. Bu yüzden, 

titanyum ile alaĢımları, genellikle aĢınmanın riskli olmadığı uygulamalar için 

seçilmektedir. Titanyumun kullanıldığı uygulamalarda, sürtünme ve aĢınma sonucu, 

enerji ile malzeme kaybı meydana gelir. AĢınmanın sonucu olarak, korozyon 

direncini oluĢturan, koruyucu oksit tabakası bozulmaktadır. Bu sebeple, aĢınmanın 

yanında, tehlikeli ölçüde korozyon ortaya çıkmaktadır. Titanyumun sürtünme ile 

aĢınma özelliklerini iyileĢtirmek amacıyla, yüzey modifikasyon teknikleri 

uygulamanın zaruri olduğu görülmektedir. Bu güçsüz özelliklerini geliĢtirmek 

amacıyla, günümüzde türlü yüzey iĢlem uygulamaları yapılmakta ve çok baĢarılı 

neticeler alınabilmektedir [107, 108]. Bugün, yüzün üzerinde titanyum alaĢımının 
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olduğu bilinmektedir. Bunlardan sadece 20 ila 30'u ticari uygulamalarda 

kullanılabilmektedir. Geleneksel alaĢımların içinde, yalnızca Ti6A14V alaĢım 

malzeme, kullanılmakta olan tüm titanyum alaĢım miktarının % 50‟ sini oluĢturur. 

AlaĢımsız titanyum ise, kullanılan tüm miktarın % 20 ila % 30' unu oluĢturmaktadır 

[111]. 

 

3.1. TĠTANYUM ALAġIMLARININ SINIFLANDIRILMASI 

 

Titanyum alaĢımları genellikle α, α' ya yakın, α + β ve β alaĢımları olarak 

sınıflandırılır. 

 

3.1.1.  Saf Titanyum 

 

Ticari saflıkta titanyum (commercially pure titanium, cpTi),% 98,63 ila % 99,5 

titanyum içerir. Oda sıcaklığında, cpTi, sıkı paket hegzagonal yapıda α fazında iken, 

885
o
C' de hacim merkezli kübik yapıda ve β fazında bulunur. Bu dönüĢüm esnasında 

α ile β fazının bir arada olduğu ufak bir sıcaklık mesafesi bulunur. CpTi, genel olarak 

yüksek dayanım gerektirmeyecek, fakat korozyon dayanımının önem kazandığı 

uygulamalarda tercih edilmektedir. Saf titanyum düĢük dayanıma ve yüksek 

sünekliğe sahiptir. AlaĢımsız titanyumun oda sıcaklığında mikroyapısı % 100 α 

fazından oluĢmaktadır. Katkı elementleri, özellikle de demirin miktarının artması, 

mikroyapısındaki görüntüsünde, tane sınırlarında β fazının, ufak ancak artan 

oranlarda oluĢmasına sebep olmaktadır [106-109]. 

 

Kimyasal içeriğe bağlı olarak, 170 MPa ila 480 MPa arasında değiĢen bir akma 

dayanımına sahip pekçok saf titanyum malzeme bulunmaktadır. Demir ile oksijen bu 

malzemelerin baĢlıca katkı elementleri olarak bilinmektedir. Oksijen ile demir içeriği 

fazlalaĢtıkça, malzemenin mukavemeti de artmaktadır [110]. 

 

3.1.2.  α Titanyum AlaĢımları 

 

Yüksek sıcaklıkta veya çok soğuk ortamlarda; alüminyum, kalay veya zirkonyum 

içeren α alaĢımları tercih edilir. Alfa (α) fazı bakımından zengin alaĢımlar, yüksek 
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sıcaklıklarda β alaĢımlarından ziyade, sürünmeye karĢı daha dayanıklıdır. Çok az 

miktarda ara yer atomu içermekte olan α alaĢımları, süneklik ile tokluk değerlerini 

çok az sıcaklıklarda bile korumaktadırlar [112]. Alfa (α) alaĢımları, çoğunlukla 

kimya endüstrisi ile proses mühendisliğinde kullanılır. Bu uygulamalar için zaruri 

olan korozyon dayanımı ve deformasyon kabiliyeti çok yüksektir. Saf titanyumun, 

dayanım gereksinimini karĢılamadığı durumlarda, en eskiden beri bilinen titanyum 

alaĢımı olan, çok uzun zaman kabul gören Ti-5A1-2,5Sn alaĢımı seçilmektedir. 

DüĢük sıcaklık uygulamaları olarak kullanılan, hidrojen depolamada ve basınçlı 

taĢıtlarda sıklıkla kullanılır [106]. 

 

3.1.3.  α’ya Yakın (Near-α) Titanyum AlaĢımları 

 

Süper alfa (α) yada α alaĢımına yakın (near-α) alaĢımlar Ģeklinde bilinmekte olan bu 

alaĢımların mikroyapısındaki α fazı güçlü stabiliteye sahip olmasına rağmen, sınırlı 

miktarda β fazını stabilize eden elementler içerir. Al, O gibi elementler α faz 

stabilizatörleri olarak bilinmekte olup yapıda yüksek miktarda; Mo, V gibi 

elementler β faz stabilizatörleri olarak bilinmekte olup yapıda düĢük miktarda 

bulunurlar [106-109]. 

 

α ' ya yakın alaĢımlar, yüksek sıcaklık gerektiren uygulamalarda kullanılmaktadır. α 

alaĢımlarının mükemmel sürünme kuvveti, α+β alaĢımlarının güçlü dayanımı α'ya 

(near-α) yakın alaĢımlar ise iki özelliği bir arada bulundurur. Günümüz koĢullarında 

çalıĢma sıcaklıklarının 500-550
o
C' ye ulaĢtığı görülmektedir. Ti-8Al-1Mo-1V 

alaĢımı, yüksek sıcaklıklar için geliĢtirilen ilk titanyum alaĢımı olarak bilinmektedir. 

Bununla birlikte, yüksek miktarda alüminyum içermesi, güçsüz gerilme göstererek 

korozyon direncine neden olmaktadır. Bu nedenle, daha sonra geliĢtirilmiĢ olan tüm 

titanyum alaĢımlarının alüminyum içeriğinin oranı % 6' ya kadar olmuĢtur. 1970'li 

yıllarda yapılmıĢ bir araĢtırma, içeriğinde % 0.1' e kadar bulunan silisyumun, Ti-6Al-

2Sn-4Zr-2Mo' nun sürünme direncini yüksek miktarda arttırdığını göstermiĢtir. 

Günümüzde, en geliĢmiĢ olarak bilinen yüksek sıcaklıktaki titanyum alaĢımı, 

Amerikan TIMETAL 834‟ tür. Kullanım sıcaklığının üst sınırı olan 600 
o
C sıcaklıkta 

uzun süre stabilitesini korur ve oksidasyona karĢı koruma sağlar [113]. 
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3.1.4.  α+β Titanyum AlaĢımları 

 

Bu alaĢımlar β fazını stabilize etmek için % 4-6 oranlarında alaĢım elementleri içerir. 

α+β titanyum alaĢımlarının en önemlileri Ti6Al4V ve Ti6Al6V2Sn' dir [107]. α+β 

titanyum alaĢımları, kimyasal bileĢimlerinde α ile β fazlarının stabilitesini çoğaltan 

bir veya daha çok stabilize edici alaĢım elementi içerir. Oda sıcaklığında, α ile β faz 

dengeleyici elementtlerin uygun biçimde ayarlanmasıyla, α ile β faz karıĢımı 

Ģeklinde olan mikroyapı elde edilebilir. Tavlamadan sonra, yüksek derecede 

süneklik, homojenlik ile yüksek mukavemet sağlanır [109]. 

 

En sık kullanılmakta olan α + β alaĢımı, Ti6A14V' dır. 1950' li yıllarda geliĢtirilmiĢ 

olup, bilinmekte olan ilk titanyum alaĢımları arasındadır. Ti6A14V alaĢımı, tüm 

titanyum üretim miktarının %50' sinden fazlasını oluĢturur. Ti6A14V alaĢım 

malzemenin avantajı; sadece kararlı özellikleri değil, kullanılan veya kullanılanmakta 

olan en yaygın titanyum malzemesidir. Yaygın olarak kullanımı; bilhassa havacılık 

endüstrisinde, önemli bir kıstas olarak, en yaygın Ģekilde test edilerek, denenerek 

geliĢtirilen, titanyum alaĢım malzeme olmasının önünü açmıĢtır. Yaygın olarak 

kullanılan diğer α + β alaĢımları, yüksek dayanımları sebebiyle geliĢtirilen Ti-6Al-

6V-2Sn, güçlü mukavemet ve güçlü tokluğa sahip, Ti-6Al-2Sn-4Zr-6Mo 

alaĢımlarıdır. Gaz türbin motorlarında, yüksek sıcaklıklarda kullanılmak üzere 

geliĢtirilmiĢ, yaklaĢık 400
o
C' ye kadar olan sıcaklıklar için Ti-6Al-2Sn-2Zr-2Mo-2Cr 

alaĢımları da mevcuttur [106]. 

 

3.1.5.  β Titanyum AlaĢımları 

 

β titanyum alaĢımları, kararsız alaĢımlar olup β matrisinde α fazının çökeltilmesiyle 

sertleĢtirilmiĢlerdir. Kırılma tokluğu yüksektir ve bu alaĢımların korozyon direncini 

artıran molibden içerirler. Isıl iĢlemin uygulanabilirliği α + β alaĢımlarından daha iyi 

olmakla birlikte, iĢlenebilirliklerinin de daha fazla olduğu bilinir [113]. 

 

β titanyum alaĢımları, kimyasal bileĢimlerinde önemli oranda β faz stabilize edici 

alaĢım elementleri içerir. SertleĢebilirlik, dövülebilme, soğuk Ģekillendirme ile 

yüksek yoğunluk Ģeklindeki özellikleriyle diğer titanyum alaĢımlarından ayrılır. β 
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titanyum alaĢımları, oda sıcaklığındaki α + β alaĢımlarıyla aynı mukavemet 

değerlerine sahip olsalar da, bu mukavemet değerleri, yüksek sıcaklıklarda α + β 

alaĢımlarından sonra gelirler [114]. 

 

3.2. TĠTANYUM VE TĠTANYUM ALAġIMLARININ KULLANIM 

ALANLARI 

 

Titanyumun kullanımı iki ayrı bölümde değerlendirilmelidir: 

 

 Metaller ile alaĢımlar 

 Oksit ile diğer bileĢikler 

 

Metalik titanyum, mükemmel fiziksel ile kimyasal özellikler göstermektedir. Bu 

sebeple; uzay araçları, uçaklar ile füze yapımında çok tercih edilmektedir. Yüksek 

hız, titreĢim ve yüksek sıcaklıklara sahip araç parçalarında, motor türbin kanatlarında 

ve diğer aĢırı yüklü araç parçalarında yaygın olarak kullanılır. Kimyasal dayanımı 

nedeniyle, aĢındırıcı kimyasallar üreten fabrikalarda sıklıkla kullanılır. Titanyum 

oksit, günümüzde bilinmekte olan en beyaz boyadır. Titanyum beyazı boya 

endüstrisinde yaygın olarak kullanılmaktadır. Bunun haricinde; suni ipek, kozmetik 

endüstrisi, renkli cam, linolyum (muĢamba), beyaz mürekkep, seramik sır, kaynak 

elektrotları yapımı, deri ve kumaĢ boyama ve kâğıt endüstrisi v.s gibi birçok alanda 

kullanılmaktadır. Çok fazla kullanımı olmasına rağmen; üretilen tüm titanoksitlerin, 

%60‟ı boya endüstrisi aracılığıyla tüketilmektedir. Öteki bileĢikler ise titanklorit 

maddesi; kumaĢların rengini ağartmak, tetraklorit; yapay sis elde etmede 

kullanılırken, aĢındırıcı madde olarak da titanyum karpit kullanılmaktadır [105]. 

 

Titanyum ve alaĢımları son on yılda; kimyasal makine imalatı, gemi yapımı, 

otomotiv endüstrisi, petrol ve gaz endüstrisi ekipmanları imalatı, gıda endüstrisi, 

tıbbi uygulamalar ve inĢaat mühendisliği uygulamalarında kullanımı hız kazanmıĢtır. 

Metalin sağlam ve sert yapısı, göreceli Ģekilde hafif olması, düĢük özgül ağırlığı, 

yüksek sıcaklıklara dayanıklılığı ile korozyona karĢı olan direnci, hususi alanlarda 

yaygın olarak kullanılmasına sebep teĢkil etmiĢtir. Son otuz yılda, biyomedikal 

cihazlarda ve dental implantlarda metal kullanımı, yeni iĢleme yöntemlerinin 
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geliĢtirilmesine paralel olarak artıĢ göstermektedir. Son yıllardaki tıbbi ve dental 

uygulamalarda titanyum ve alaĢımlarının kullanımında önemli bir artıĢ gözlenmiĢtir. 

Titanyum, yaygın olarak kullanılan öteki metaller gibi sürekli bir üretim sistemine 

sahip olmaması ile cevherlerinin düĢük tenör içermesi sebebiyle fiyatlı bir 

malzemedir. Bununla birlikte, öteki metallerin birarada bulunduramadığı özellikleri 

nedeniyle çok çeĢitli uygulamalarda kullanılır [115]. 

 

Titanyum kullanımı ilk olarak havacılık endüstrisi ile baĢlamıĢtır, ancak zamanla 

mükemmel özellikleri sebebiyle birçok alana yayılmıĢtır. Hafiflik ile yüksek 

mukavemeti sebebiyle havacılık uygulamalarında tercih edilirken, iyi korozyon 

dayanımı sebebiyle de kimya endüstrisi ile denizcilik uygulamalarında elzem bir 

malzeme haline gelmiĢtir. Öte taraftan, her üç özelliğinden dolayı biyomedikal 

uygulamaların (ortopedi ve diĢ hekimliği) vazgeçilmez malzemesi olarak kabul 

edilmiĢtir [116]. 

 

Titanyum alaĢımları uzay roketlerinin en önemli parçalarıdır. Roketteki aĢırı ısınma 

sorunu, yakıtın yandığı motor bölmesi ve sürtünme nedeniyle yüksek sıcaklıklara 

ulaĢan gazların egzoz çıkıĢları, titanyum alaĢımlarının (1677°C) yüksek erime 

sıcaklıkları nedeniyle ortadan kaldırılmıĢtır. Titanyum alaĢımlarının Son yıllarda 

yüksek maliyetler bakımından yarıĢ arabalarında ve özel üretim araçlarıyla sınırlı 

olmakla birlikte, otomotiv endüstrisinde üretim tekniklerindeki geliĢmeler sayesinde 

kullanımı artmıĢtır. Otomotiv endüstrisinde titanyum alaĢımlarının kullanılmasının 

en önemli amacı; otomobilin ağırlığını azaltmak ve de CO emisyonlarından 

kaynaklanan küresel ısınma sorununu mümkün olduğunca düĢürmektir [117]. 

 

Titanyum, Türkiyede de genel kullanım alanları itibarıyla kullanılmaktadır. Bizim 

ülkemizde; tekstil endüstrisinde, kaynak elektrotları endüstrisinde, boyama 

endüstrisinde sıklıkla tercih sebebidir. Ayrıca deri, kauçuk, sıvı gaz, çelik ve seramik 

endüstrilerinde de kullanılır [105]. 

 

Titanyum, oksijenle çok hızlı bir Ģekilde reaksiyona girdiğinden dolayı, koruyucu 

olan bir titanyumdioksit katmanı yüzeyinde her zaman görülmektedir. Bu Ģekilde, 

korozyona karĢı olan direnci yüksektir ve bu nedenle en iyi doku uyumluluğuna 
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sahiptir. Günümüzde yapılan araĢtırmalarda metal alerjisinin korozyondan 

kaynaklandığı ispatlanmıĢtır. Titanyum korozyona dayanıklı olduğundan, metal 

alerjisi olan hastalarda kullanılabilmektedir. Titanyum alaĢımları mikro cerrahinin 

hassas kullanımı için uygun olan malzemelerdir. Havacılık ile uzay endüstrisinin 

gereksinimleri için geliĢtirilen titanyum, birçok alanda olduğu gibi mikro cerrahi 

alanınında da vazgeçilmez malzeme haline gelmiĢtir. Pek mühim bir husus olarak, 

birtakım titanyum alaĢımları aĢınmaya karĢı mukavim ve uzun ömürlüdür. Sertliği 

sayesinde ince uçlarda güçlü kullanım sağlamaktadır. Korozyona karĢı olan direnci 

çok yüksektir. Titanyum alaĢımları, diğer metallerinkinden daha üstün yorulma 

dayanımına sahiptir. Son yıllarda yaygın olarak kullanılmakta olan metal implant 

malzemeler titanyumdur [112]. 

 

Biyomedikal uygulamalarda titanyum iki Ģekilde kullanılır. Ticari olarak saf 

titanyum ile Ti6Al4V alaĢım malzeme olarak kullanılmaktadır. Saf titanyum 

malzeme, mekanik özelliklerinde zayıf olması sebebiyle, protez üzerinde gözenekli 

(poroz) kaplama malzemesi ile kullanılmaktadır. Gözenekli kaplamalar; kaplamanın 

gözeneklerinde kemik büyümesini sağlamak için, genellikle kalça implantlarında ve 

diĢ implantlarında kullanılır. Yapay bağlantı ile yerleĢtirme iĢlemlerinde geniĢ 

kullanımı olan Ti6A14V alaĢım malzemeleri, kobalt-krom alaĢımlarının ve 

paslanmaz çeliklerin yaklaĢık yarısı oranında elastik bir modüle sahiptirler. Netice 

olarak, titanyum bazlı alaĢım malzemelerin, histolojik deneylerle, biyolojik uyumlu 

olduğu kanıtlanmıĢtır ve tek dezavantajı oldukça pahalı olmalarıdır [112]. 

 

Titanyum alaĢımları, yüksek korozyon direnci özelliklerinden dolayı, implant olarak 

insan vücudunda kullanılan, en önemli metal malzemelerdir. Ġnsan vücudundaki asitli 

sıvının pH'ı, 7,4' tür. Titanyum alaĢımları, bu asit değerinden etkilenmediklerinden 

insan vücuduna adaptasyon için en uygun metal malzemelerdir [94]. 

 

Ti6A14V alaĢım malzeme, havacılık alanında hala mühim bir yer teĢkil etmektedir. 

Titanyum alaĢımları; alüminyum alaĢım malzemelerinin, yüksek mukavemetli 

çeliklerin ve nikel bazlı süper alaĢım malzemelerinin, yüksek sıcaklık kararlılığı 

yetersiz olduğunda öne çıkar. Havacılık endüstrisinde titanyumun yaygın 
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kullanımının ana nedenleri; hafiflik, çalıĢma sıcaklığı, korozyon direnci ve hacim 

sınırlamasıdır [112,118]. 

 

Titanyumun pahalı bir malzeme olması nedeniyle, yaygın olarak kullanımı 

kısıtlanmaktadır. Yakın zamanlarda titanyum fiyatlarının fazlaca düĢmesi 

beklenmemektedir. Yüksek hacime sahip otomotiv pazarında, fiyatların havacılık 

sektöründeki fiyatların yarısına veya üçte biri oranına düĢmesi ile titanyumun 

otomotiv sektöründe daha geniĢ olarak kullanılması umulmaktadır [112,118]. 

 

Titanyum alaĢım malzemeleri, yüksek performans gösteren malzemeler olarak 

bilinir. Yeni kullanıma açılacak alanlarını araĢtırırken, yüksek verimlilik gerektiren 

alanları aramak gerekir ve bu özellikle yüksek performans gerektiren sporlar için 

önemlidir. Titanyum ve titanyum alaĢımları; çoğunlukla dağcılık, golf, bisiklet, 

trekking, su altı sporları, tenis ve kıĢ sporlarında kullanılmaktadır. Örnek olarak, golf 

oyununda asıl gaye, topu olabildiğince uzak noktaya atmaktır ve sopanın ucu, bu 

vuruĢu baĢarmanın en önemli unsurudur. Ġlk önce ahĢap kullanılmak suretiyle 

üretilen kesici uçlar daha sonraları, çelik kullanılmak suretiyle üretilmiĢtir. 1990' lı 

yılların ortalarına doğru ilk defa, titanyum bazlı uçlar pazarda yer bulmuĢtur. Hafif 

metallerin kullanılması, üreticilerin daha büyük Ģekilde uçlar üretmesine sebep olmuĢ 

ve ağırlığı daha düĢük tutma Ģansı vermiĢtir. Ti6A14V alaĢım malzemeler genel 

olarak üretimde kullanılmasına rağmen, Ti3A12,5V gibi diğer α+β alaĢımları da 

kullanılır [112,118]. 

 

Titanyum metalinin bir diğer avantajı ise, paslanmaz çelik malzemenin yarısı ve 

alüminyumun üçte biri oranında termal genleĢme katsayısının olmasıdır. Bundan 

dolayı, yapımında aĢırı cam veya betonun kullanıldığı binalarda, titanyum 

kullanımının önemli olduğu vurgulanmaktadır. DüĢük ısıl genleĢme katsayısının bir 

sonucu olarak, sıcaklık farkından kaynaklanan gerilim, hareketli çatılar gibi 

uygulamalarda, titanyum kullanımı, yapılarda en aza indirilebilir [112,118]. 

 

Son zamanlarda, titanyum ile titanyum alaĢımlarının tıbbi ve dental uygulama 

alanlarında, önemli bir artıĢı gözlenmiĢtir. Son dönemlerdeki, iĢleme yöntemlerinin 

geliĢtirilmesine paralellik göstererek, biyomedikal ürünlerdeki kullanımında da artma 
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gözlenmektedir. Günümüzde titanyum ile alaĢımları; protez eklemlerinde, cerrahi 

atellerde, vasküler stentlerde ve konektörlerde, dental implantlarda, kuron 

köprülerinde ve protezlerde kullanılmaktadır [119]. 

 

3.3. TĠ-6AL-4V ALAġIM MALZEME 

 

En fazla kullanılmakta olan titanyum alaĢım malzeme türü Ti6Al4V sembolü olarak 

bilinen % 6 alüminyum ile % 4 vanadyum içeren alfa-beta alaĢımıdır. Bu alaĢımın 

endüstriyel uygulamalardaki oranı % 45‟tir. Ti6Al4V alaĢım malzemedeki Al 

yoğunluğu azaltırken, α fazın stabilitesini ve mukavemetini arttırır. Ancak, 

vanadyum β fazının miktarını arttırmaktadır. Ti6A14V alaĢım malzemelerine, 

yüksek mukavemet sağlamak için ise ısıl iĢlem uygulanabilmektedir. Bundan dolayı, 

α + β alaĢımları, bilhassa 350-400
o
C arasındaki sıcaklıklarda ve yüksek dayanım 

gerektiren uygulamalarda kullanılabilir [105]. Dayanımı iyileĢtirmesi amacıyla, 

alaĢım ilk önce hızlı bir Ģekilde çözeltiye alınmakta, sonrasında ise bu sıcaklık 

derecesinden hızla soğutulmakta ve yarı kararlı doymuĢ bir hale getirilmektedir. 

Daha sonrasında yaklaĢık olarak 500
o
C sıcaklıkta yaĢlandırılmaktadır. Bu arada 

mikroyapıda aĢırı doymuĢ halde bulunan α ile β fazları, homojen olarak çözünür ve 

de sertlikte artar [120]. 

 

Ti6Al4V alaĢım malzemelerin en mühim özellikleri ise; korozyona karĢı olan yüksek 

dirençleriyle, sertliği ile dayanıklılığı Ģeklinde vurgulanabilir. Bunların yanında bu 

alaĢımların iĢlenebilirliği, fabrikasyonu, üretim deneyimi ile ticari anlamda elde 

edilebilirliği gibi özelliklerinin olması sebebiyle ekonomik olarak kullanımı kolay 

duruma gelmiĢtir. Bu özelliklerinin bulunmasından dolayı baĢta tıbbi uygulamalar 

olmak üzere, hava araçlarında ve basınç tankları yapımında çok fazla tercih 

edilmektedirler [118]. 

 

Titanyuma çok az miktarda alüminyum ile vanadyum eklendiğinde, alaĢımın 

dayanımı saf titanyumdan (cpTi' den) daha çok artar. Alüminyum ve vanadyum 

elementlerini, α - β dönüĢümünün gerçekleĢtiği sıcaklıkta titanyuma ekleyerek, 

dönüĢüm baskılanır ve bu Ģekilde hem alfa (α) hem de beta (β) formları oda 

sıcaklığında oluĢturulur. Bu sebeple, Ti-6Al-4V alaĢım malzeme; iki fazlı alfa (α) ve 
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beta (β) taneleri olan bir yapıya sahiptir. Bu alaĢımlar, kolay eriĢilebilirliği, çalıĢma 

koĢulları ve düĢük sıcaklıklarda güçlü mekanik özellikleri nedeniyle değiĢik titanyum 

alaĢımları içerisinde hala en sık kullanılan biyomalzemelerdendir [121-124]. 

 

Ti6Al4V alaĢım malzemeleri, genellikle ortopedi ve beyin cerrahisi alanlarında 

kullanılan implantların büyük çoğunluğunun hammaddesi olarak kullanılır. 

Paslanmaz çeliğe göre korozyona daha dayanıklı olması, esnekliği ve insan vücuduna 

biyouyumlu olması nedeniyle implant üretiminde tercih edilir. Ġçeriğindeki 

vanadyum  ise sünek esnek bir malzeme olduğundan, genellikle yüksek hız 

çeliği yapımında kullanılır ve darbe direncini, sünekliği arttırarak, kolay kırılmayan 

esnek bir yapı oluĢmasını sağlar. Sonuç olarak elde edilen malzeme hafif, yüksek 

mukavemetli, sıcaklık farklarına ve korozyona dirençli, yüksek hızlara dayanıklı, 

kırılmadan esneyebilen, özellikle havacılık için mükemmel bir malzemedir [125]. 

ġekil 3.1‟ de Ti6Al4V alaĢım malzemeden üretilmiĢ implant gösterilmektedir 

[53,62]. 

 

 
 

ġekil 3.1. Ti6Al4V alaĢım malzemeden üretilmiĢ implant [53,62]. 

 

Ti6Al4V alaĢım malzemenin, alfa fazına yakın alaĢımlarının korozyon direnci 

yüksekken, beta fazına yakın alaĢımlarının Ģekillendirilebilirlik kabiliyetleri daha 

iyidir. Ayrıca beta fazı ısıl iĢlemle sertleĢtirilebilme imkânı da verir ki; Ti6Al4V 

alaĢım malzemenin sertleĢme kabiliyeti çok da iyi değildir. Ama bir alfa+beta 

alaĢımı olarak her iki özelliği bir araya getirdiği için yaygın bir kullanımı vardır. 

Eklemeli imalatta üzerine en fazla araĢtırma yapılan alaĢımların baĢında gelir. ĠĢleme 

kabiliyeti tüm titanyum alaĢımları gibi düĢüktür. Öteki titanyum alaĢımları ise; 

 

https://eksisozluk.com/?q=vanadyum
https://eksisozluk.com/?q=y%c3%bcksek+h%c4%b1z+%c3%a7eli%c4%9fi
https://eksisozluk.com/?q=y%c3%bcksek+h%c4%b1z+%c3%a7eli%c4%9fi
https://eksisozluk.com/?q=eklemeli+%c3%bcretim
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Ti6Al4V alaĢım malzemenin değiĢime uğramıĢ/geliĢtirilmiĢ biçimi olarak 

görülmektedir [118]. 

 

Çizelge 3.2‟de Ti6Al4V alaĢım malzemesinin kimyasal bileĢimi, Çizelge 3.3‟ de 

mekanik özellikleri verilmiĢtir [125]. 

 

Çizelge 3.2. Ti6Al4V alaĢım malzemesinin kimyasal bileĢimi [125]. 

 
Element Ağırlık(%) 

C 0,08 

N 0,05 

H 0,015 

Fe 0,40 

O 0,20 

Al 5,5-6,75 

V 3,5-4,5 

Ti Geriye Kalan 

 

Çizelge 3.3. Ti6Al4V alaĢım malzemesinin mekanik özellikleri [125]. 

 
Mekanik 

Özellik 

 

AlaĢım 

Çekme 

Dayanımı 

(MPa) 

Akma 

Dayanımı 

(MPa) 

Uzama 

% 

Kesit 

Daralması 

% 

Young 

Modülü 

(GPa) 

AlaĢım 

Tipi 

Ti6Al4V  

(TavlanmıĢ) 

860-965 795-875 10-15 25-47 101-110 α + β 

Ti6Al4V 

(TavlanmıĢ) 

895-930 825-869 6-10 20-25 110-114 α + β 
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BÖLÜM 4 

4. LAZER KAYNAĞI 

Türkçe Lazer olarak nitelendirdiğimiz „LASER, Light Amplification by Stimulated 

Emission of Radiation‟ Ġngilizce sözcüklerin ilk harflerinin birleĢtirilerek söylenmesi 

sonucu oluĢturulmuĢ bir kelimedir. UyarılmıĢ radyasyon ile ıĢığın kuvvetlendirilip 

yayınımı anlamına gelmektedir [126]. 

 

4.1. LAZER KAYNAĞININ TANITIMI 

 

Lazer; düz, tek renk, yoğun olan  ve aynı faza sahip, genliği yüksek, paralel dalgalar 

Ģeklinde yayınım gösteren ıĢık demetidir. Diğer bir deyiĢle; yapay radyasyon 

uyarılmasıyla oluĢturulmuĢ, ıĢık kuvvetlendirilmesi olarak da nitelendirilebilir. Lazer 

ıĢını üretmek için; lamba (ıĢık kaynağı), pompalama yaparak lazer cihazına enerji 

sağlamaktadır. IĢık enerjisi sonucu harekete geçirilen lazer cihazı, elektronların daha 

yüksek enerji seviyelerine yükselmesini sağlar. Bunun sonucu olarak,  atomun 

uyarılması gerçekleĢir. OluĢturulan  bu olay „optik pompalama‟ olarak adlandırılır. 

Elektronlar, uyarıldıkları bu düzeyde kalamadıklarından, alt enerji düzeylerine 

inerler. Alt enerji seviyesine inme iĢlemi sırasında, atom kendiliğinden bir foton 

yayar ve böylece sahip olduğu, çok olan enerjisini kaybetmektedir. Fotonların, bu 

sistemle ortaya çıkarılması sonucunda lazer üretiminin de esas temelleri atılır. 

Kendiliğinden geliĢen bu olayla yayılmıĢ olan fotonlar, olası bir halde daha üst enerji 

seviyelerinde bulunan öteki elektronlara çarpmaktadırlar. UyarılmıĢ yayınım, ıĢık 

hızı ile  uyarılan atomların yoğun olması neticesinde çok az bir sürede gerçekleĢir. 

ÇarpılmıĢ olan elektrondan yeni foton yayılmıĢ olur [127]. 

 

GerçekleĢen olaydaki iki fotonun da faz içinde tutarlı olduğu, dalga boyları ile 

yönlerinin de  aynı olduğu görülür. Zincirleme Ģekilde olay devam etmektedir. Bütün 
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yönlere fotonlar yayılmaktadırlar. Bazı fotonlar, lazer sistemindeki rezonatör 

aynalarına çarparak, yeniden cihazın içerisine geri yansımaktadırlar [128,129]. 

 

ġekil 4.1‟ de lazer ıĢınının elde ediliĢ sisteminin Ģematik gösterimi ve ġekil 4.2‟ de 

farklı lazer ıĢık yayılmaları (normal ıĢık, tek renk ve koherent lazer ıĢık) Ģematik 

olarak gösterilmiĢtir  [130]. 

 

 
 

ġekil 4.1. Lazer ıĢının  elde ediliĢ sisteminin Ģematik gösterimi [130]. 

 

 
 

ġekil 4.2. 1) Normal ıĢık, 2) Tek renk ve Koherent lazer ıĢık yayılmasının Ģematik 

gösterimi [130]. 

          

        LAZER 

ENERJİ KAYNAĞI 

 

ENERJİ POMPALAMA 

 

 

R1
1 

 

 

R2 

Lazeraktif madde 

 

Gaz, Sıvı, Katı (Kristal) 

1 
2 

3 
Rezonatörler (R1,R2) 
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4.1.1.  Lazer Kaynağının Uygulama Biçimi 

 

Diğer ıĢık kaynaklarının ıĢıkları, aynı fazda (bağdaĢık) değilken, lazer ıĢığı aynı 

fazda olup birbirleri ile uyumludur. Fazı, frekansı, doğrultu Ģekli aynı, iki dalga, 

birbirleriyle uyumlu Ģekilde tanımlanmaktadır. Belirli bir dalga boyuna, genliğe 

sahip bu uyumlu olan dalgalar aynı zamanda sinüzoidaldir. 

 

Lazer ıĢının oluĢumunda Ģu sıra bulunmaktadır: 

 

 Atomlar temel enerji seviyesinde bulunmaktadırlar. 

 Uyarılan atomlar farklı yönlere doğru foton yaymaktadırlar. 

 Etkin lazer ortamının eksenine paralel yayınan fotonlar, uç aynaları tarafından 

yansıtılmaktadırlar. 

 Bu yansıma olayları binlerce kez tekrarlanmaktadır. 

 Lazer ıĢını, etkin lazer ortamını terk ederek dıĢarı çıkmaktadır [131]. 

 

Diğer enerji kaynakları, ıĢığı cisim üzerinde istenilen bir noktaya yönlendiremezler. 

Lazer ıĢınının onu farklı kılan en büyük özelliği, bir cisim üzerinde istenilen noktaya 

yönlendirilebilmesidir. Bu sebeple, lazer ıĢınıyla yapılan kaynaklı birleĢtirilmelerin 

en büyük avantajı; istenilen miktarda enerjinin,  istenilen bölgeye gönderilebilmesine 

imkan sağlamaktadır. Lazer ıĢınıyla yapılan birleĢtirmelerde, lazer ıĢın üreteci 

vasıtasıyla oluĢturulan konsantre enerji, çeĢitli optik malzemelerin yardımıyla, iki 

malzemenin birleĢtirme bölgesine odaklanır ve iki malzemenin birleĢme iĢlemi, 

birleĢme bölgesinin aĢırı ısınması sonucunda malzemelerin erimesi esasıyla 

gerçekleĢir [132]. 

 

Lazeraktif maddenin uyarılması için değiĢik yöntemler vardır. Bunlar: 

 

 Elektrik ile pompa yapma yöntemi, 

 Optikle pompalama (bir yansıtıcı ile çevrili, helis biçiminde yada doğrusal flaĢ) 

yöntemi, 

 Kimyasal tepkime sonucu pompalama (örneğin döteryum fluorür molekülleri 

veren fluor+döteryum) yöntemleriyle yapılabilir. 
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4.1.1.1.  Elektrik ile Pompa Yapma Yöntemi 

 

Elektrik ile pompa yapma yöntemi; yaygın olarak gaz lazerleri  uyarılmasında 

kullanılır. Rezonans boĢluklarının iki uç kısmında bulunan anot ile katot arası 

Ģeklinde  oluĢan elektrik boĢalımı sonucu gerçekleĢir. Diğer bir ifade ile elektrik 

boĢalım olayı; aktif olan maddenin, atom ve moleküllerini elektrik enerjisi ile 

uyarması Ģeklinde gerçekleĢtirilir. 

 

4.1.1.2.  Optik ile Pompa Yapma Yöntemi 

 

Optik pompalama yöntemi ise; yaygın olarak katı ile sıvı lazer cihazlarında 

kullanılıp, lazer aktif olan maddenin atom ve molekülleri ıĢık veya ıĢınla uyarılır. Bu 

yöntemde uyarma iĢlemi, kuvvetli bir optik ıĢık kaynağı (kripton lambası) ile 

gerçekleĢtirilir. Ayrıca uyarma; deĢarj lambası, tüplü lamba veya diyotlu-lazer ile de 

gerçekleĢtirilebilinir. 

 

Sürekli lazerlerde ise, devamlı yanmakta olan yüksek basınç altındaki bir lamba olup, 

lazer çıkıĢı da süreklidir (Zamana göre değiĢmez ve  sabit bir güç değerinde anlamına 

gelmektedir). Optikle pompalama kaynak yöntemi olan, bir flaĢtan faydalanılan 

lazerler ise darbeli lazerlerdir. Salınım titreĢimleri yaratarak, yüksek genlikli 

(amplitütlü) titreĢimler yayan, ıĢık darbelerini ortama verirler. Optik pompalama 

kaynağı, Q-anahtarlamalı lazerde ise, bir tüp flaĢtır. Diğer lazerlere benzeyen bir yapı 

vardır. Buradaki lazer sisteminde, rezonatörünün içerisindeki ayna 

mekanizmalarından birisinin yansıtma kuvvetini kontrol etme olanağı bulunur. Bu 

Ģekilde, lazer cihazındaki atom grubunun dengesini bozma suretiyle, atom grubu en 

yüksek seviyeye ulaĢtığı anda,  titreĢimi baĢlatma olanaklı hale gelmektedir. Bir veya 

iki nanosaniye ile ölçülecek sürelerle, yüksek tepe kuvvetli olarak, tek tek olacak 

Ģekilde darbeler elde edilmiĢ olur [130]. Lazer ıĢınının veriliĢine güç yoğunluğuna ve 

süresine yani esnekliğine göre üç türlü kaynak yapılabilinir [130]. 
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Bunlar Ģöyledir; 

 

 Ġletim Ģekli 

 Ġletim-nüfuziyet biçimi 

 Nüfuziyet veya anahtar deliği (Keyhole) biçimi 

 

Lazer iletim kaynak sisteminde, düĢük enerji yoğunluğu uygulamak suretiyle 

yüzeysel (derine inmeyen), geniĢ ve sığ olacak Ģekilde bir kaynak dikiĢ bölgesi 

oluĢturulmaktadır. 

 

Lazer nüfuziyet kaynak sisteminde, derin ile dar olacak Ģekilde  bir kaynak dikiĢ 

bölgesi oluĢturulmaktadır. Lazeri odaklayarak, lazerin üzerine düĢtüğü bir noktanın, 

erime sıcaklığının üzerine ısıtılarak, erimiĢ metal içinde buhar ile çevreli bir erime 

bölgesine ulaĢılır. ErimiĢ metalin bir kısmı, buharlaĢana kadar ısınmak suretiyle, bir 

boĢluğun (delik) oluĢmasına neden olur. OluĢturulan bu boĢluğa, iyonize edilen 

metalik gazın, plazma Ģeklinde dolması ile verimli bir hale gelir. Bu buharlaĢmıĢ 

metal, etrafındaki sıvıyı buhar basıncı ile birlikte tutar ve iĢ parçası boyunca aĢağı 

doğru anahtar deliği adı verilen silindirik bir hacim oluĢturur. ĠyonlaĢtırıcı lazer ıĢını, 

enerjiyi, anahtar deliğinin etrafındaki erimiĢ metal boyunca iletirken buharı absorbe 

eder. Bu Ģekilde, deliğin etrafındaki malzeme lazer ıĢınından gelen bütün enerjiyi 

soğurmaktadır [130,150]. Böylece, lazer enerjisinin % 95' ine kadarı, silindirik bir 

hacimde tutulur. Bu arada, anahtar deliğindeki sıcaklık değeri 25000ºC' ye kadar 

ulaĢabilmektedir [124]. Bütün anahtar deliği boyunca (silindirik hacim), enerji lazer 

plazma sütununa, kayıp olmadan aktarılır ve nüfuz eder. Anahtar deliği sistemini çok 

verimli kılan temel sebep budur. 

 

Lazer kafası ile iĢ parçası arasında göreceli bir hareket yaratarak, anahtar deliği 

malzemenin içinden geçerek bir dikiĢ kaynağı oluĢturur. Anahtar deliği hareket 

ettikçe, sıvı metal anahtar deliğinin ön yüzeyinden arka yüzeye akar ve burada 

katılaĢır. Yüzey gerilimindeki ve erimiĢ metalin sıcaklığındaki değiĢikliklerin bu 

akıĢa neden olduğu gösterilebilir [130]. 
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4.1.1.3.  Kimyasal Tepkime Sonucu Pompa Yapma Yöntemi 

 

Kimyasal tepkime sonucu pompalama yöntemi; kimyasal reaksiyon sonucu 

oluĢturulan enerjinin, aktif olan maddenin atom ve moleküllerinin üst enerji 

seviyelerine çıkartılması ile gerçekleĢtirilmektedir [133]. 

 

4.1.2.  Lazer Kaynak ÇeĢitleri 

 

Lazeraktif madde; katı, sıvı, gaz olarak kullanılabilir. Lazeraktif maddelerin uyarılma 

iĢlemi ile lazer ıĢınının elde edilmesi sağlanır. Lazeraktif madde olarak; 

 

 katı kristal (Nd: YAG), 

 gaz (CO2), 

 sıvı halde, (renkli bir eriyik) kullanılabilmektedir. 

 

SeçilmiĢ olan lazeraktif maddeye göre;  helyum-neon lazeri, karbondioksit lazeri, 

yakut lazeri, neodyium lazeri, kripton lazeri, eksimer (excimer) lazeri Ģekillerinde, 

çeĢitli kullanım alanlarına ve maksatlarına göre pekçok lazer çeĢitleri mevcuttur. 

Katı, sıvı ve gaz fazlarında bulunmasına göre lazeraktif üç çeĢitte kullanılabilir. 

Kaynak ortamının durumuna göre de kullanılan ıĢın; yeĢil, kırmızı, kızılötesi, mavi 

ile morötesi v.s gibi farklı renklerde kullanılabilir [126]. 

 

Lazeraktif madde çeĢitleri (katı, sıvı, gaz ve yarı iletken) ve bu kullanılan maddelere 

göre de lazer ıĢığının elde edilme yöntemleri; 

 

 Katı hal lazeri, 

 Gaz lazeri, 

 Sıvı lazeri, 

 Yarı-iletken diyot lazeri, 

 Fiber lazeri, 

 Excimer lazeri Ģeklinde endüstriyel lazer türleri mevcuttur [126]. 
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4.1.2.1.  Katı Hal Lazerleri 

 

Ġlk geliĢtirilen lazer, yakut lazeridir. Yakut, az miktarda krom ihtiva eden alüminyum 

oksit kristalidir. Kırmızı lazer ıĢınları yayan, bu kristalin içindeki krom atomlarıdır 

[127,134]. Ġlerleyen dönemlerde Nd:YAG lazerlerin geliĢtirilmesi ile katı hal 

lazerlerinin endüstride kullanımı hızla artmıĢtır. Genel olarak, silindirik bir çubuk 

Ģeklindeki kristalin, iki ucu parlatılıp, yansıma önleyici bir madde ile kaplanır. Daha 

sonra bu kristal, metal bir kap içerisine sabitlenir. Kap içerisine uyarıcı olarak 

kullanılacak yönteme bağlı olarak, özel flaĢ lambalar ve yansıtıcı aynalar yerleĢtirilir. 

DıĢ yüzeyinden çok yüksek enerjili ıĢık ile uyarılan Nd:YAG kristali, 1064 nm dalga 

boyunda lazer ıĢını üretir [134]. Bu tarz lazerlerde en önemli sorun, uyarılan kristal 

yapının, iç bölgesi ile dıĢ yüzeyi arasında oluĢan ısı farklılıkları sonucunda, kristal 

yapıda oluĢan termal streslerdir. Bu termal stresler, kristal yapının yayabileceği lazer 

ıĢını miktarını ve kalitesini etkilemektedir. Yakın dönemde bu soruna çözüm olarak, 

lazer ıĢınının üretilmesinde kullanılan kristal yapının silindirik bir çubuk formu 

yerine, ince bir disk veya uzun ve ince bir fiber formunda olması yönünde çalıĢmalar 

yapılmıĢ, bu çalıĢmalar sonucunda ıĢın kalitesi ve verimi çok daha yüksek, disk ve 

fiber lazerler geliĢtirilmiĢtir. Bu tip kristallerde, uyarılma yüzeyi ile kristalin iç 

bölümleri arasındaki mesafe, birkaç yüz mikronun altında kaldığı için kristal yapı 

üzerinde önemli bir termal stres oluĢmamaktadır. Bu sayede kristal daha verimli 

olarak kullanılabilmektedir [134]. 

 

Nd:YAG, Nd:YVO Lazer kaynak sistemi (Kristal Lazerler); Fiber lazerler gibi kristal 

lazerler, katı hal lazerlere dahildir. Bugünlerde, markalama uygulamaları için lazerler 

diyotla pompalanmaktadır (geçmiĢte flaĢ lambalarıyla pompalanmaktaydı). Bu 

kategorideki en yaygın lazer tipleri, katkı elementi neodium ve taĢıyıcı kristalden 

adını alan; Nd: YAG (neodium katkılı yitriyum alüminyum garnet) ve Nd:YVO 

(neodium katkılı yitriyum orto-vanadat)' dır. 1.064 µm ile kristal lazerler fiber 

lazerlerle aynı dalga boyuna sahip olup, böylece metal ve plastik markalama için 

uygundur [135]. 
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4.1.2.2.  Gaz Lazerleri 

 

Gaz tipi lazerlerde; uyarılarak lazer ıĢınını üreten madde, gaz halinde bulunmaktadır. 

Bu gaz halindeki madde, sızdırmaz bir tüp içerisine konarak sabitlenmekte, daha 

sonra bu tüpün çeĢitli bölgelerindeki elektrotlar sayesinde uyarılarak, lazer ıĢını 

üretmesi sağlanmaktadır. Lazerin tipine bağlı olarak, içerisinde kullanılan gaz 

karıĢımı farklılık göstermektedir. Ġlk gaz lazerlerde helyum ve neon karıĢım Ģeklinde 

kullanılmıĢtır. Daha sonra yapılan çalıĢmalarla; CO2 gazının etkin olduğu karıĢımlar 

ile çalıĢan lazerler geliĢtirilmiĢtir. Bu lazerler gerek ürettikleri ıĢının, dalga boyu 

nedeniyle, gerek ise oldukça yüksek güçlere (>50kW) çıkabilmeleri nedeniyle, 

endüstride malzeme iĢleme amacıyla oldukça yaygın kullanılmaktadır [127]. Zaman 

içerisinde CO2 lazerler üzerinde yapılan çalıĢmalar ile iĢleme esnasında, gaz besleme 

gereksinimi olmayan kapalı tip lazerler geliĢtirilmiĢtir. Bu tarz lazerler, hem oldukça 

kompakt yapıdadır hem de iĢletme maliyetleri oldukça düĢüktür. Bu tarz lazerlerde 

tüp içerisinde oluĢan ısı, karıĢım gaz tarafından, tüpün dıĢ yüzeylerine 

aktarılmaktadır. Özellikle plastik malzemelerin iĢlenmesinde, bu tip lazerler çok 

yaygın olarak kullanılmaktadır. Yüksek güçte (>1 kW) CO2 lazerler, tüp içerisindeki 

gazın aĢırı ısınma problemleri nedeniyle soğutma amacıyla yüksek hızda gaz 

sirkülasyonuna ihtiyaç duymaktadır. Bu nedenle bu tip lazerlerde, kompleks türbin 

pompaları ile tüp içerisinde yüksek debili ve hızlı gaz akıĢı sağlanması 

gerekmektedir. Bu kompleks sistemler, hem lazerin maliyetini yükseltmekte hem de 

arıza riskini artırmaktadır [127]. 

 

Karbondioksit (CO2) Lazer Kaynak Sistemi; Devamlı ve yüksek güç (50 kW‟a 

kadar) elde edilmesi kolay bir lazer üretme sistemidir. Öteki lazer sistemlerine oranla 

verimi en yüksektir [136-138]. Gaz lazer sistemlerinde bir gaz karıĢımından 

faydalanılmak suretiyle aktif ortam  yaratılır. CO2, N2, He gazlarının karıĢımı sürekli 

olarak tüp içerisine pompalanır. Pompalama iĢleminin  amacı, tüp içerisinde lazer 

olayının oluĢması esnasında, olması muhtemel yığılma ve bozulmalara engel teĢkil 

etmek içindir. CO2 gazı, lazer ıĢığını oluĢturan gazdır. N2 molekülleri, CO2 

moleküllerinin uyarılmasına yardım ederek, ıĢık üretimi iĢleminin, veriminin 

artmasını sağlarlar. Helyum bu olayda ikili bir rol oynar. Gaz karıĢımında ısı 
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transferine yardımcı olur ve CO2 moleküllerinin taban enerji konumlarına geri 

dönmelerinde yardım etmektedir [139,140]. 

 

CO2 lazer sisteminin çıkıĢ verimi % 10‟ a yaklaĢır. ÇıkıĢ lazer gücünün, elektriksel 

giriĢ gücüne oranına çıkıĢ verimi denir. Doğru akım kaynağı veya radyo 

frekanslarıyla lazer üretimi sağlanabilmektedir. 

 

CO2 lazer kaynak sisteminde, kaynak kalitesini etkileyen en önemli parametreleri 

Ģöyle sıralayabiliriz; Lazer gücü (P), odaklanma mesafesi, kaynak hızı ve koruyucu 

gaz olarak sıralanabilir [139]. Sayılan bu parametreler kaynak dikiĢinin biçimini, 

derinliğini ve final yapısını belirleyici olması  bakımından önemlidir [141]. ġekil 

4.3‟de lazer kaynağı sistemi Ģematik olarak ve ġekil 4.4‟ de CO2 lazer kaynak sistemi 

görsel olarak gösterilmiĢtir [142,143]. 

 

 
 

ġekil 4.3. Lazer kaynağı sisteminin Ģematik gösterimi [142]. 

 

 
 

ġekil 4.4. CO2 lazer kaynağı sistemi [143]. 

 

CO2 lazer kaynak sistemi, geleneksel kaynak yöntemlerinden birçok yönüyle 

farklılık göstermektedir. Bunlar Ģöyle sıralanabilir: Yüksek yoğunlaĢma enerjisi, 

düĢük ısı girdisi, yüksek kaynak hızı, derin nüfuziyet, dar kaynak bölgesi, yüksek 
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mekanik dayanım, ilave tel kullanmadan kaynak yapabilme, düĢük distorsiyon ve 

otomasyona uygunluk gibi kolaylıklar sağlamaktadır [144-146]. Bu gibi 

kolaylıklarının  yanı sıra, diğer kaynak yöntemlerine göre, yeni ve otomasyona 

elveriĢli olması nedeniyle, CO2 lazer kaynak sistemi, ergitme kaynak  yöntemi olarak 

dikkat çekmektedir. Odaklanan ıĢının etkisi sonucu, metal yerel olacak Ģekilde 

ergitilmekte ve bir anahtar deliği oluĢmaktadır. Böylece derin bir kaynaklı 

birleĢtirme elde edilmektedir. Elde edilen kaynak dikiĢleri çok dar olarak oluĢmakla 

birlikte, yüksek güçlü lazerler kullanılarak  15 mm‟ ye kadar sac levha kalınlıklarının 

kaynakla birleĢtirilmesi sağlanabilmektedir [124,146]. Ayrıca CO2 lazer kaynak 

sistemiyle benzer özellikteki malzemelerin kaynağı yapılabildiği gibi, farklı alaĢım 

özelliklerine sahip malzemelerinde kaynaklı birleĢtirilmesi yapılabilmektedir. 

 

CO2 lazer kaynak sistemiyle yapılan birleĢtirmelerde üçüncü bölge oluĢmadığı 

gözlemlenmiĢtir. Bu sistemde süratli soğuma olması nedeniyle, geleneksel kaynak 

yöntemlerinde olduğu gibi, çok büyük bir yer kaplayan kaba taneli kaynak bölgesi 

oluĢmamaktadır. Böylece kaynaklı birleĢtirmenin oldukça yüksek dayanımlı olması 

sağlanır. ġekil 4.5‟ de lazer ile geleneksel kaynak yöntemlerinin karĢılaĢtırılması 

gösterilmektedir [124]. 

 

 
 

ġekil 4.5. Lazer ile geleneksel kaynak yöntemlerinin karĢılaĢtırılması [124]. 
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4.1.2.3.  Sıvı Lazerleri (Dye Lasers) 

 

En çok kullanılan sıvı lazer türü, organik bir çözücü içindeki organik boyanın 

seyreltik bir çözeltisidir [141,147]. Bu tip lazerlerle, yakın mor ötesi ile yakın kızıl 

ötesi arasında lazer ıĢınları elde edilebilinir. Genellikle optik yöntemlerle uyarılırlar. 

Sıvı lazerlerinin en önemli özelliği, dalga boyunun geniĢ bir alanda, hassas bir 

Ģekilde ayarlanabilmesidir [148]. Bu tarz lazerler, günümüzde daha çok özel filtreler 

yardımıyla, istenilen dalga boyuna indirgenip, çeĢitli maddelerin analizinde 

kullanılmaktadır. 

 

4.1.2.4.  Yarı Ġletken (Diyot) Lazerleri 

 

Yarı iletken malzemelerden elde edilen kristallerle de lazerler yapılmıĢtır. Galyum 

arsenik kristali yarı iletken lazerlere bir örnektir. Bu tarz lazerlerde p ve n tipi 

malzemelerin birleĢim yüzeyinde pozitif voltaj p tarafına ve negatif voltaj n tarafına 

verildiği zaman elektronlar n malzemesinden p malzemesine geçerken enerjilerini 

kaybeder ve foton yayarlar. Bu fotonlar tekrar elektronlara çarparak bu elektronların 

daha çok foton üretmesine sebep olurlar. Neticede; yeterli seviyeye ulaĢan foton 

oluĢumu, lazer ıĢınını meydana getirmiĢ olur [148,150]. Bu tür lazerler verimli ıĢık 

kaynaklarıdır. Yarı iletken lazerler % 50‟den fazla bir verimlilikle çalıĢabilmektedir. 

Diyot lazerler, ürettikleri lazer ıĢınının optik özellikleri ve dalga boyu nedeniyle 

endüstride, metal ve plastik malzemelerin kaynaklanması ve çeĢitli yüzey iĢlemleri 

(yüzey sertleĢtirme, yüzey temizleme vs.) için yaygın olarak kullanılmaktadır [150]. 

 

4.1.2.5.  Fiber Lazer Kaynak Sistemi 

 

Fiber lazerler, katı hal lazer grubuna dahildir. Çekirdek lazer aracılığıyla lazer ıĢını 

üretip, pompa diyotları aracılığıyla enerji verilen özel tasarlanmıĢ cam fiberlerde bu 

ıĢını yükseltirler. Fiber lazerlerin CO2 lazerlere göre yoğunlukları 100 kat daha 

fazladır. Fiber lazerler, genel olarak tavlama yoluyla metal markalama, metal kazıma 

ve yüksek kontrastlı plastik markalama için uygun kullanım alanına sahiptirler [135]. 
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4.1.3.  Lazer  Kaynağının Kullanım Alanları 

 

Lazer kaynağı ile aynı özellikte yada farklı özellikteki demir veya demir dıĢı 

malzemeler  birleĢtirilebilmektedir. Genel olarak, bu yöntemle bakır, paslanmaz 

çelik, nikel, alüminyum, tantal, tungsten, çelik, titanyum, gümüĢ gibi malzemeler 

kaynak edilebilmektedirler. BirleĢtirme Ģekilleri ise; sac-sac, tel-tel, tel-sac biçiminde 

olabilir. Bu yöntemde alın kaynağı yanısıra, bindirme dikiĢ kaynağı da 

yapılabilmektedir. Günümüzde lazer kaynağı, elektronik baĢta olmak üzere, saat, 

hassas cihazların üretiminde ve tıp endüstrisinde yaygın olarak kullanılmaktadır. 

GeliĢen otomasyon uygulamaları sayesinde gemi ve otomotiv endüstrisinde de 

kullanılmaya baĢlanmıĢtır. Ayrıca kimya endüstrisi, askeri araĢtırma ve üretim 

alanlarıyla malzeme yüzey kaplama teknolojileri konularında, lazer kaynağından 

yararlanılmaktadır. Lazer kaynağı; kaynaklı birleĢtirmelerin kalitesi, malzemenin öz 

yapısına uygunluğu, mekanik ve metalurjik bakımdan uygun olması nedenlerinden 

dolayı tercih sebebidir [151]. 

 

4.1.4.  Lazer Kaynak Yönteminin Avantaj  ve Dezavantajları 

 

Lazer  kaynağının, endüstriyel üretimde kullanımı son yıllarda artıĢ göstermektedir. 

Bu artıĢ, lazer kaynağı iĢleminin anlaĢılmasıyla, çok fazla oranda olmaktadır. Lazer 

kaynağı uygulama çalıĢmalarının, geniĢ bir alana yayılabilmesi için mühendisler, 

büyük uğraĢ vermektedirler. Lazer kaynak iĢlemi; ekonomik olmasının yanısıra, 

kaynak kalitesinde de en iyiyi yakalayabilme özelliğindedir. Kısa dalga boyları 

kullanılmak suretiyle, iĢlem gazı kontrol edilerek, plazmanın etkisi düĢürülmektedir. 

Örneğin; 5-10 kW CO2 lazeri olan, lazer kaynak uygulamaları mevcut olup, eğilim 

yüksek güçlere doğrudur. CO2 lazer aracı, Nd:YAG lazer aracı ile karĢılaĢtırıldığı 

zaman, CO2 lazer aracının  çok daha verimli araç olduğu görülmektedir. ÇıkıĢ verimi 

yaklaĢık olarak % 10 oranındadır. CO2, N2 ile H2 gazları tekrar tekrar karıĢtırılıp 

kullanılabilir. Bu da, çalıĢma maliyetlerini azaltır [128,152]. 
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Lazer kaynağının avantajları genel hatlarıyla Ģöyle sıralanabilir: 

 

 Lazer ıĢını temas etmediğinden, alet ile iĢ parçası arasında mekanik bir temas 

oluĢmaz, böylece iĢ parçasının istenmeyen alaĢımlanmasının ve 

distorsiyonunun önüne geçilmiĢ olur. 

 Isı girdisi çok düĢük olması sebebiyle ITAB dar ve buradaki ısıdan dolayı 

oluĢacak metalurjik etkiler, çok az veya hiç deformasyon ve distorsiyon 

oluĢturmaz. 

 Ġmalat hızının çok iyi olması; kuvvetli ve emniyetli kaynak dikiĢinin olmasına 

olanak sağlar. 

 Kaynak süresinin kısa olması nedeniyle iri taneli olma, segregasyon ve tekrar 

kristalleĢme gibi istenmeyen iç yapı olaylarının önüne geçilerek, hızlı üretim 

sağlanır. 

 Yüksek derinlik/geniĢlik oranına sahip, dar kaynak dikiĢi oluĢturur. Ayrıca 

estetik açıdan görünümü güzel olup taĢlama  gerektirmez. 

 Ġstenilen her kaynaklı birleĢtirme biçimi elde edilebilmektedir. 

 Esnek, basit ve hızlı kaynaklı  birleĢtirme iĢi gerçekleĢtirilebilir. 

 Otomasyona olabildiğince uygun olup, sürekli üretime açık, endüstriyel bir 

iĢlemdir. 

 GeniĢ bir malzeme aralığındaki malzemelerin ve bu malzemelerin 

kombinasyonlarını, özellikle farklı malzemelerin kaynaklı birleĢtirmesinde 

birleĢtirmek mümkündür. Ayrıca olabildiğince iyi neticeler elde edilmektedir. 

 Lazer ıĢını, konvansiyonel kaynak yöntemlerinde olduğu gibi manyetik 

alandan etkilenmez. 

 Elektroda ihtiyaç olmadığı için elektrottan kaynaklanacak kirlenmeler oluĢmaz. 

 Dolgu ilave edilmeksizin 32 mm ölçüye kadar tek pasolu kaynak yapılabilir. 

 X-ıĢını koruması ve vakum gerektirmez. 

 Lazer ıĢını optik elemanlar yardımıyla kolayca odaklanıp, doğrultularak 

yönlendirilebildiği için ulaĢılması çok zor olan yerlerde bile kaynak 

edilebilmeyi sağlar. 
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Lazer kaynağının dezavantajları genel hatlarıyla Ģöyle sıralanabilir: 

 

 Lazer ıĢınıyla yapılan birleĢtirilmelerin yerleĢtirilmesi hassas Ģekilde 

yapılmalıdır. 

 SertleĢebilen malzemelerde son derece sert kaynak dikiĢinin oluĢturulması; 

hızlı ısıtma ve soğutma nedeniyle soğuk çatlama veya sıcak çatlama oluĢabilir. 

 Öteki kaynak yöntemleriyle karĢılaĢtırıldığında aĢırı yüksek yatırım maliyetleri 

gerektirmektedir. Ancak, kaynak kalitesinin iyileĢtirilmesi, zaman tasarrufu, 

düĢük iĢletme ve bakım maliyetleri de bulunmaktadır. 

 Kullanılan lazerler doğrudan veya dolaylı olarak ciltle temas ettiğinde, ciddi 

sağlık sorunlarına neden olur. Bu nedenle, personel lazerin tehlikelerinin 

farkında olmalı ve eğitimler verilmelidir. 

 Lazer donanımlarında, optik elemanların korunabilmesi için temiz bir ortam 

gerekmektedir. 

 Isı iletkenlikleri ve yansıtma özellikleri nedeniyle, bakır ve alüminyum 

alaĢımlarının kaynaklanabilirliği olumsuz yönde etkilenmektedir. 

 Kaynakta görülen güçlü derinlik/geniĢlik  oranı sebebiyle, dolgu metalinin içeri 

yerleĢtirilmesinde zorluklar görülür. 

 Lazer kaynak iĢlemindeki, 0,1-8 mm penetrasyon derinliği nedeniyle kalın 

parçaların kaynağını sınırlar. 

 Özellikle yüksek oranda yansıtıcı malzemelerin kaynağında ilave önlemler 

yapmanız gerekmektedir. (Örneğin, yüzeyi siyah boyamak, grafit vb. 

malzemelerle kaplamak gibi) [139,151]. 

 

4.2. TĠTANYUM VE TĠTANYUM ALAġIMLARININ LAZER KAYNAĞI 

 

Ticari olarak saf titanyum ile titanyum alaĢımlarının çoğu, alüminyum ve paslanmaz 

çelikler için kullanılmakta olan araç ve yöntemler ile birleĢtirilebilir. Titanyum ve 

alaĢımları yaklaĢık 550ºC bir sıcaklıkta reaksiyona girerek, kaynak bölgesini hava 

temasından korur. Bir diğer gereklilikte, titanyum malzemenin kaynaklı birleĢtirilme 

öncesinde ve kaynak sırasında kirlenmesine engel olması için özenle temizlenmesi 

gereklidir. Bütün alfa titanyum alaĢımları ile alaĢımsız titanyum malzemeler kaynak 

yapılabilir. Ti - 6Al - 4V alaĢım malzeme gibi titanyumun alfa - beta alaĢımlarının 
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yanı sıra zayıf ve stabilize edilmiĢ beta alaĢımları da kaynaklanabilir. Güçlü alfa - 

beta alaĢımları bile kaynak yapılabilir. Ancak genellikle kaynak bölgesinin etrafında 

kırılganlığın arttığı görülmektedir. Beta alaĢımlarının birçoğu kaynak yapılabilir. 

Bununla birlikte, kaynak bölgesinin tamamen kırılgan olması nedeniyle ısıl iĢlem 

uygulanmalıdır [153]. 

 

Titanyum kaynağının karakteristik özellikleri, koruyucu gaz kullanımı ve yüzey 

temizliği gibi iĢlemleri, paslanmaz çelikler ile nikel alaĢımlı malzemelere 

benzerlikler göstermektedir. Ġmalat alanlarında çoğunlukla üreticiler, alın kaynağı ile 

sızdırmazlık kaynağını tercih ederler [154]. Genellikle alaĢım içermeyen titanyum 

alaĢımları % 99,5 – 88,5 aralıktaki saflıktadırlar. Ancak bu oran; demir, oksijen, azot 

ve karbon oranları farklı değerler göstermesiyle değiĢtirilebilmektedir. Alfa 

alaĢımları, Ti – 5Al – 2,5Sn, Ti – 5Al – 5Sn – 2Zr – 3Mo, Ti – 6Al – 2Sn – 4Zr – 

2Mo, Ti – 6Al – 2Nb – 1Ta – 1Mb ve Ti – 8Al – 1Mo – 1V, ısıl iĢlem koĢulları 

uygulanmak suretiyle kaynaklanabilirler [141]. Alfa - beta alaĢımları, Ti - 6Al - 4V, 

ısıl iĢlem koĢulları uygulanarak kaynaklanabilir. Alfa - beta alaĢımları doğrudan veya 

dolgu teli kullanılarak birleĢtirilebilir. Lazer kaynağı, titanyum ile alaĢımlarının 

kaynaklı birleĢtirilmesinde giderek daha fazla uygulanmaktadır [153].  

 

Lazer kaynak teknolojisi, uzay endüstrisindeki yakıt depolarının üretiminde 

kullanılan 1,6 ila 2,0 mm kalınlığındaki tabakaların kaynaklanmasını sağlar. Isı 

girdisi, baĢka ergitme kaynağı yöntemlerinden daha yavaĢtır. Çarpılmalara 

(distorsiyon) da daha az seviyelerde rastlanmaktadır. Bununla birlikte, lazer kaynağı 

ile birleĢtirilen titanyum alaĢım malzemelerinin mekanik özelliklerinin de daha iyi 

olduğu görülür [155]. Lazer kaynak sisteminde, vakum odalarına gerek 

duyulmamakla birlikte, koruyucu gaz gereklidir [153]. Lazer kaynak sisteminde, 

dikey kaynaklı bağlantılarda bazı zorluklarla karĢılaĢılmaktadır. Bu güçlükleri 

gidermek amacıyla; hız, güç ve odak konumu gibi etkenlere dikkat edilmelidir [154].  

 

Lazer kaynağı ile birleĢtirilen titanyum sac levhanın maksimum kalınlığı 13 mm' dir. 

Titanyum ve alaĢımlarında daha kalın parçalarda nüfuziyet eksikliği ve bununla 

birlikte mekanik özelliklerde farklılaĢma söz konusu olmaktadır. Titanyum ile 

alaĢımlarının kaynak iĢleminde, koruyucu gaz namına, sadece helyum veya argon 
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kullanılır. Ek olarak, bu iki gaz farklı oranlarda karıĢtırılmak suretiyle  kullanılabilir. 

Böylece üretim gideri azalarak, kaynak havuzu daha güçlü olarak korunmuĢ 

olmaktadır [153]. Örnek olarak; CO2 lazer makinesiyle yapılan 6 kW gücünde bir 

kaynakla, en çok 1,6 ila 2,0 mm kalınlık arasındaki sac levhaların kaynaklı 

birleĢtirilmesi baĢarıyla yapılabilmektedir. 1,6 ila 2,0 mm kalınlık ölçülerindeki 

titanyum alaĢım malzemelerin kaynağında kullanılan, helyum ve argon gazlarını 

karıĢtırarak, kaynak havuzunun yüzeyinde oluĢan, plazma ve oksit oluĢumu önlenir. 

SağlanmıĢ olan parlak gümüĢ renk, onaylanabilir Ģartları göstermektedir [154]. Lazer 

kaynağı ile birleĢtirilmesi amaçlanan titanyum alaĢımları, parçaların kenarlarında 0,1 

mm boĢluk bırakmalıdır. Bu, yüzey birleĢtirmedeki toleranstır. BelirlenmiĢ bu değer 

ile geometri açısından ve gözeneklilik bakımından baĢarılı kaynaklı birleĢtirmeler 

elde edilir. Kaynak profili, alttan kesilmeden düzgün ve üniformdur. Genel olarak, 

gözenek kalitesi ve gözenek boyutu kabul edilebilir sınırlar içerisindedir. Bununla 

birlikte, 0.2 mm' ye kadar olan toleranslar dahilinde kabul edilebilir sonuçlar elde 

edilir [155]. Bu tolerans değeri, kaynak öncesi iĢlemlerde bir artıĢa ve dolayısıyla 

üretim maliyetlerinde de bir artıĢa neden olur.  

 

Lazer kaynağını daha geniĢ bir aralıkta yapmak mümkündür. Bununla birlikte, dolgu 

maddesi kullanmak gereklidir. Lazer kaynak sisteminde, tek pasoda geniĢ kaynak 

derinliği elde etmenin koĢulu; hem yüksek güç hem de yüksek kaliteli ıĢın gerektirir. 

Lazer kaynak uygulamaları, küçük odaklama alanı veya uzun odaklama mesafesi için 

tasarlanmıĢtır. Bu nedenle, lazer ıĢınının birim uzunluğuna etkisi, küçük termal 

etkileĢim bölgesi nedeniyle düĢük olduğu için, bir baĢka deyiĢle, malzemeye 

aktarılan toplam ısı girdisi düĢük olmakta, malzemedeki tasviye ve deformasyon 

sorunları çok daha az görülmekte olup, diğer kaynak yöntemlerinden daha iyidir. Her 

ne kadar yüksek güce ihtiyaç duyulduğu söylense de, ticari geliĢim için 20 kW' lık 

bir CO2 gazı lazer sisteminin, artık tek bir pasoda 6 mm kalınlığa kadar lazer 

kaynaklı birleĢtirme için kullanılabileceği söylenebilmektedir. Lazer kaynak 

sisteminin gücünü artırarak, tek bir pasoda kaynaklanabilecek levha kalınlığını daha 

da artırmak mümkündür. Bununla birlikte, özellikle kalın saclarda, seri üretim 

uygulamalarında kaynak hızı, endüstrinin beklentilerinin oldukça altındadır. Ayrıca, 

içyapıda ve mekanik özelliklerde, değiĢim dar alanla sınırlı kalmakla beraber, çok 

dar bir kaynak dikiĢi elde edilebilmektedir [156]. 
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BÖLÜM 5 

5. DENEYSEL ÇALIġMALAR 

5.1. DENEYDE KULLANILAN MALZEME 

 

Bu tez çalıĢmasında, endüstriyel alanda biyomalzeme olarak sıklıkla kullanılan 

Ti6Al4V alaĢım sac malzeme deneylerde kullanılmak üzere ticari olarak temin 

edilmiĢtir. 

 

5.1.1.  Ana Malzemenin Kimyasal BileĢimi 

 

Ti6Al4V alaĢımı 500x500x1,6 mm ebatlarında sac malzeme olarak temin edilmiĢtir. 

Iicari olarak temin edilen Ti6Al4V alaĢım malzemenin kimyasal bileĢimi belirlenmiĢ 

ve Çizelge 5.1‟de verilmiĢtir. 

 

Çizelge 5.1. Ti6Al4V (Grade 5) ana malzeme kimyasal bileĢimi (% ağırlık). 

 

Malzeme Ti Al V Fe Si Sn C 

Ti6Al4V 89.94 5.921 4.00 0.04 0.039 0.03 0.03 

 

Titanyum ve alaĢımları yüksek dayanım/yoğunluk ile toklukları, iyi korozyon 

direncine sahip olmaları ve yüksek sıcaklıklarda özelliklerini koruyabilmesi gibi 

avantajları nedeniyle biyomedikal uygulamalarda yaygın olarak tercih edilmektedir. 

Tez çalıĢmasında kullanılan Ti6Al4V alaĢım malzemenin mekanik özellikleri 

Çizelge 5.2‟de verilmiĢtir. 
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Çizelge 5.2. Ti6Al4V alaĢım malzemenin mekanik özellikleri. 

 

Çekme Dayanımı 

(MPa) 

Akma Dayanımı 

(MPa) 

Uzama 

(%) 

1000 880 6 

 

5.2. KAYNAK YÖNTEMĠ VE KAYNAK PARAMETRELERĠ 

 

Deneysel çalıĢmada, 500x500x1,6 mm
 
ebatlarında standart ölçü uzunluğunda temin 

edilen Ti6Al4V sac levhadan lazer kaynaklı birleĢtirme için 70x500x1,6 mm 

ebatlarında olacak Ģekilde Ģeritler halinde tel erozyonla kesilerek hazırlanmıĢtır. 

BirleĢtirilecek numune yüzeyleri zımpara yardımıyla temizlenmiĢtir. 4kW gücünde 

Trumpf Lasercell 1005 marka CO2 lazer kaynak makinesi ile numuneler önceden 

hazırlanan tutucu kalıba bağlanarak yatay pozisyonda alın alına ilave metal 

kullanılmadan Çizelge 5.3 ‟de belirtilen kaynak parametrelerinden yararlanılarak 

birleĢtirilmiĢtir. ġekil 5.12‟de Ti6Al4V alaĢım malzeme numune tutucu kalıp ve CO2 

lazer kaynak makinası gösterilmiĢtir. 

 

 
 

ġekil 5.1. Ti6Al4V alaĢım malzeme numune tutucu kalıp ve CO2 lazer kaynak 

makinası. 
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Çizelge 5.3. Kaynak parametreleri. 

 
Lazer Gücü 

(Watt) 

Kaynak Hızı 

(cm/dak) 

Koruyucu 

Gaz 

Gaz 

Debisi 

(lt/dak) 

Odak Mesafesi 

(mm) 

Isı girdisi 

(kJ/mm) 

3000 200 50% Ar+50%He 

 

17,5 200 0.09 

3000 250 50% Ar+50%He 

 

17,5 200 0.072 

3000 300 50% Ar+50%He 

 

17,5 200 0.06 

 

Çizelge 5.3‟ de ayrıca birleĢtirmelerin ısı girdileri de hesaplanarak verilmiĢtir. 

Çizelge 5.3‟ deki ısı girdisi değerleri incelendiğinde kaynak ilerleme hızı artıĢına 

bağlı olarak ısı girdisinin azaldığı görülmektedir. CO2 lazer kaynağı ile farklı kaynak 

hızlarında birleĢtirilen numunelerin ilk olarak gözle muayeneleri yapılmıĢ kaynak 

termal çevrimine bağlı olarak gözle görülür bir distorsiyon, nüfuziyet eksikliği, 

kaynak dikiĢ çatlağı vb. tespit edilmemiĢtir. ġekil 5.2‟de CO2 lazer kaynaklı 

Ti6Al4V birleĢtirmesi gösterilmektedir. 

 

 
 

ġekil 5.2. CO2 lazer kaynaklı Ti6Al4V birleĢtirmesi. 

 

5.3. DENEY NUMUNELERĠNĠN NUMARALANDIRMA SĠSTEMĠ 

 

Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı birleĢtirilen numunelerin ayırt edilebilmesi 

için bir numaralandırma sistemi oluĢturulmuĢtur. Ti6Al4V ana malzeme çalıĢmada 

Ti6Al4V alaĢım malzeme olarak kabul edilmiĢtir. 200 cm/dk kaynak ilerleme hızında 

birleĢtirilmiĢ Ti6Al4V alaĢım malzeme çifti A numunesi olarak, 250 cm/dk kaynak 

hızında birleĢtirilmiĢ Ti6Al4V alaĢım malzeme çifti B numunesi olarak ve 300 cm/dk 

kaynak hızında birleĢtirilmiĢ Ti6Al4V alaĢım malzeme çifti ise C numunesi olarak 
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adlandırılmıĢtır. Çizelge 5.4‟ de Ti6Al4V alaĢım malzeme deney numunelerinin 

numaralandırma sistemi verilmiĢtir. 

 

Çizelge 5.4. Ti6Al4V alaĢım malzeme deney numunelerinin numaralandırma sistemi. 

 

Deney numune grupları Numaralandırma 

sistemi 

Ti6Al4V Ana Malzeme Ti6Al4V 

200cm/dk kaynak hızında birleĢtirilen Ti6Al4V-

Ti6Al4V alaĢım malzeme çifti 

A 

250cm/dk kaynak hızında birleĢtirilen Ti6Al4V-

Ti6Al4V  alaĢım malzeme çifti 

B 

300cm/dk kaynak hızında birleĢtirilen Ti6Al4V-

Ti6Al4V alaĢım malzeme çifti 

C 

 

5.4. DENEY NUMUNELERĠNĠN HAZIRLANMASI 

 

Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı birleĢtirmelerin mekanik özelliklerini, 

mikroyapı ve sertliklerinin yanısıra biyoaktivite özelliklerini belirlemek için; 

Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı birleĢtirmelerden tel erozyon ile deney 

numuneleri çıkartılmıĢtır. Lazer kaynaklı plakalardan kesilen numune ölçüleri ve 

geometrileri Ģematik olarak ġekil 5.3‟ de gösterilmiĢtir. Her bir deney parametresi 

için Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı birleĢtirmelerden üç adet çekme deney 

numunesi hazırlanmıĢtır. Bir adet mikroyapı ve sertlik numunesi olacak Ģekilde 

kesilerek geri kalan kısım ise biyoaktivite testleri için kullanılmıĢtır. 

 

 
 

ġekil 5.3. Ti6Al4V alaĢım malzeme deney numunelerinin hazırlanması. 
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5.5. TAHRĠBATSIZ MUAYENE ĠNCELEMELERĠ 

 

ÇalıĢmada CO2 lazer kaynağı ile birleĢtirilen Ti6Al4V numunelerin tahribatlı 

deneyleri öncesi, tahribatsız muayene yöntemlerinden sıvı penetrant uygulaması ve 

radyografik muayenesi gerçekleĢtirilmiĢtir.   

 

5.5.1.  Sıvı Penetrant Muayene ve Radyografik Muayene Deneyleri 

 

Temin edilen Ti6Al4V alaĢım malzeme farklı kaynak hızlarında birleĢtirilmiĢtir. 

Kaynaklı birleĢtirmede süreksizlik olup olmadığını (gaz boĢluğu, çatlak vb.) kontrol 

etmek için Gazi Üniversitesi laboratuvarında Ti6Al4V alaĢım malzeme deney 

numunesinin radyografik ve sıvı penetrant muayenesi yapılmıĢtır. 

 

Sıvı penetrant muayenesinde Ti6Al4V alaĢım (sac) malzemenin yüzeyi; sıvı 

penetrantın kolayca girmesini sağlamak için zımparalama yapılarak temizlenmiĢtir. 

Su ve alkolle temizleme iĢlemi tamamlandıktan sonra sac malzeme kurutulmuĢtur. 

Böylece engelleyici özellikteki yağ, gres, su veya diğer kirleticilerden 

arındırılmıĢtır. Yüzey iyice temizlendikten ve kurutulduktan sonra, penetrant sıvısı 

malzeme yüzeyine 15cm mesafeden püskürtme suretiyle uygulanmıĢtır. Sıvı 

penetrantın malzemeye nüfuz edebilmesi için 30 dakika beklenmiĢtir. AĢırı 

penetrantın yüzeyden temizlenmesi için temiz bir bez ile yüzey dikkatlice silinmiĢtir. 

Fazla penetrantı, numune yüzeyinden çıkarırken, numunenin kusurlu bölgelerinden 

mümkün olan ölçüde az miktarda çıkarılmaya özen gösterilmiĢtir. Daha sonra su ile 

durulanmıĢtır. Kusur ve çatlakları numune yüzeyinde görüntüleyebilmek ve kusurlar 

ile çatlaklar içindeki penetrantı yüzeye çekebilmek için numune yüzeyine püskürtme 

yapılarak geliĢtirici (developer) bir katman uygulanmıĢtır. GeliĢtiricinin, kusurlar 

içindeki penetrantın yüzeye çekilebilmesine izin vermek için 20 dakikalık bir süre 

numune beklemeye bırakılmıĢtır. Muayene, kusur ve çatlakları tespit etmek için 

uygun aydınlatma altında gerçekleĢtirilmiĢtir. Yüzeydeki geliĢtiriciyi parça 

yüzeyinden temizleyerek sıvı penetrant muayene iĢlemi sonlandırılmıĢtır. 

 

Ti6Al4V alaĢım (sac) malzemenin deney numunesine sıvı penetrant muayenesi 

yapılması ardından içyapıdaki hasarların tespiti amacıyla radyografik muayenesi 
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gerçekleĢtirilmiĢtir. Ti6Al4V alaĢım (sac) malzemenin deney numunesinin 

radyografik muayenesi GemX-G200 model X-ray portablegenerator cihazıyla, 80kV 

enerji, 1200 µA akım Ģiddeti, 10sn pozlama süresinde, X ıĢınının cihaza olan 

uzaklığı 40 cm olacak Ģekilde gerçekleĢtirilmiĢtir. 

 

5.6. MAKRO VE MĠKROYAPI ĠNCELEMELERĠ 

 

Metalografi numunelerine, kaynaklı birleĢtirmelerin kaynak metali, ITAB ile ana 

metal bölgelerini kapsayacak Ģekilde, kaynak yönünün dikine diskaton ile kesilip, 

soğuk reçineyle kalıba alma iĢlemi uygulanmıĢtır. Deney numuneleri, klasik 

metalografik numune hazırlama metodları (200-2000 grit kum zımpara ile 

zımparalanarak ardından 6μm ve 1 μm elmas pasta ile keçe yardımı ile parlatılmıĢtır) 

uygulanmak suretiyle hazırlanmıĢtır. Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı 

Ti6Al4V (A,B ve C) numunelerinin metalografik görüntülerini almak için Metkon 

Forcıpol, 2V Grinder-Polisher markalı zımparalama ve parlatma cihazı 

kullanılmıĢtır. ġekil 5.4‟ de deney numunelerinin metalografik olarak hazırlığında 

kullanılan zımparalama ve parlatma cihazı gösterilmiĢtir. ParlatılmıĢ numune 

yüzeyleri alkol ile temizlenmiĢ ardından saf su ile durulanmıĢtır. Daha sonra 

numuneler, dağlayıcı olarak 50ml H2O + 6ml HNO3 + 25ml HF çözeltisi kullanılarak 

25sn süreyle dağlanmıĢtır. 

 

 
 

ġekil 5.4. Deneyde kullanılan zımparalama ve parlatma cihazı. 
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DağlanmıĢ deney numunelerinin mikroyapı incelemeleri Karabük Üniversitesi 

Teknoloji Fakültesi bünyesindeki 50X-1000X büyütme kapasitesine sahip 

NikonEpiphot 200 markalı optik mikroskop yardımıyla gerçekleĢtirilmiĢtir. Kaynaklı 

deney numunelerinin kaynak bölgesi profillerinin belirlenmesi ve makro incelemeleri 

de NikonSmz 745T marka optik stereo mikroskop ile gerçekleĢtirilmiĢtir. Deneylerde 

kullanılan mikroyapı ve makroyapı görüntülemeleri için kullanılan cihazların 

resimleri ġekil 5.5 a ve b‟ de gösterilmiĢtir. 

 

 
 

ġekil 5.5. Deneylerde kullanılan, a) Optik mikroskop,  b) Stereo mikroskop. 

 

Taramalı elektron mikroskobu (SEM) incelemeleri, Karabük Üniversitesi Demir 

Çelik Enstitüsünde bulunan ZEĠSS ULTRA PLUS marka SEM cihazından 

yararlanılarak gerçekleĢtirilmiĢtir. Numunelerin Elektron Dağılım Spektroskopisi 

(EDS) ve Elementel Haritalama (Mapping) analizleri için ise, SEM cihazına bağlı 

EDS analizi kullanılmıĢtır. ÇalıĢmada ayrıca çekme test numunelerinin kırılma 

yüzeylerinin incelenmesi için de Taramalı Elektron Mikroskobu (SEM) ve EDS 

ünitesinden yararlanılmıĢtır. 

 

Deneyde kullanılan Ti6Al4V ana malzemeye, X-IĢını floresans (XRF) ile kimyasal 

kompozisyon belirleme analizi, Karabük Üniversitesi Demir Çelik Enstitüsünde 

bulunan RIGAKU ZSX Primus II marka cihaz ile gerçekleĢtirilmiĢtir. ġekil 5.6 a ve 

b‟ de sırasıyla deneylerde kullanılan XRF ve SEM cihazları gösterilmiĢtir. 

 

       

a) b) 
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ġekil 5.6. Deneylerde kullanılan, a) XRF ve b) SEM cihazları. 

 

5.7. ÇEKME DENEYĠ VE UYGULANIġI 

 

Ti6Al4V ana malzeme mekanik özelliklerinin belirlenmesi için hazırlanan çekme 

deney numuneleri TS EN ISO 6892-1 standardına göre hazırlanmıĢtır. Lazer 

kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin mekanik özelliklerinin belirlenmesi 

amacıyla, çekme testi deney numuneleri ise TS EN ISO 4136 standardına uygun 

boyutlarda tel erozyonla kesilerek çıkartılmıĢtır. Çekme sırasında meydana 

gelebilecek olan salınım değerlerini minimuma indirmek için her bir kaynak 

parametresi için 3‟er adet numune test edilmiĢtir. Çekme testi için hazırlanan çekme 

deney numunesi ġekil 5.7‟de gösterilmiĢtir. Çekme testleri ġekil 5.8‟de gösterilen 

Karabük Üniversitesi Teknoloji Fakültesi bünyesinde bulunan 50kN kapasiteye sahip 

SHIMAZDU markalı çekme test cihazında 2mm/dk çekme hızında 

gerçekleĢtirilmiĢtir. 

 

 
 

ġekil 5.7. Çekme deney numunesi. 
 

 



69 

 
 

ġekil 5.8. Deneyde kullanılan çekme testi cihazı. 

 

5.8. SERTLĠK ÖLÇÜMÜ 

 

Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin sertlik 

ölçümleri SHIMADZU markalı Vickers mikro sertlik ölçüm cihazıyla 500g yük 

kullanılarak gerçekleĢtirilmiĢtir. Sertlik ölçümü elmas piramit batıcı uca 20 saniye 

süreyle klasik metalografik yöntemlerle hazırlanan lazer kaynaklı numune kesiti 

üzerinden kaynak metali, ITAB ile ana malzemeyi kapsayacak biçimde aynı hat 

üzerinde gerçekleĢtirilmiĢtir. ġekil 5.9 ‟de deneyde kullanılan sertlik ölçüm cihazı 

gösterilmiĢtir. 

 

 
 

ġekil 5.9. Deneyde kullanılan sertlik ölçüm cihazı. 
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5.9. BĠYOAKTĠVĠTE DENEYĠ VE UYGULANIġI 

 

Biyoaktivite özelliklerinin belirlenmesi için, Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı 

Ti6Al4V (A, B ve C) numuneleri 20x5x1,6 mm ebatlarında tel erozyon kesim 

yöntemi ile çıkarılmıĢtır. Deneysel çalıĢmada, Ti6Al4V ana malzeme ve lazer 

kaynaklı Ti6l4V (A, B ve C) numuneleri, 37°C‟ de, 1 gün, 7 gün, 14 gün, 21 ve 28 

gün süreyle yapay vücut sıvısında (SBF) bekletilerek biyoaktivite testleri 

gerçekleĢtirilmiĢtir. Her bir bekletme süresi için 3‟er adet deney numunesi 

hazırlanmıĢtır. A, B ve C numunelerinden 15‟er adet ve 15 adet Ti6Al4V ana 

malzeme olmak üzere, toplam 60 adet biyoaktivite deney numunesi hazırlanmıĢtır. 

ġekil 5.10 ‟da biyoaktivite deney numuneleri gösterilmektedir. 

 

 
 

ġekil 5.10. Biyoaktivite deney numuneleri (Ti: Ti6AV Ana malzeme, A: 200cm/dk 

B: 250cm/dk, C: 300cm/dk kaynak hızında birleĢtirilen numune). 

 

5.9.1.  Deney Numunelerinin Biyoaktivite Testleri Ġçin Yüzey Modifikasyonu 

 

Biyoaktivite testleri öncesi numune yüzeylerine mekanik ve alkali yüzey 

modifikasyon yöntemleri uygulanmıĢtır. Öncelikle numune yüzeylerine sırasıyla 120, 

240, 400 ve 600 grit zımpara kâğıdı ile zımparalama iĢlemi yapılarak numunelere 

mekanik yüzey modifikasyon iĢlemi uygulanmıĢtır. Ön deneysel çalıĢmalar 

neticesinde numune yüzeylerinde yalnızca mekanik iĢlemler ile yüzey 

modifikasyonu gerçekleĢtirilmesi sonrasında numune yüzeylerine hidroksiapatit 

tutunmasının zorlaĢtığı ve yavaĢladığı dolayısı ile az miktarda hidroksiapatit 

tutunması gerçekleĢtiği görülmüĢtür.  
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Bu nedenle numunelere mekanik iĢleme ek olarak alkali yüzey modifikasyon 

iĢlemine gidilmiĢtir. Yüzeyde nano boyutta tübular yapılar oluĢturmak amacıyla 

uygulanacak alkali yüzey modifikasyonu öncesi implant yüzeyleri mekanik ve 

kimyasal olarak temizlenmiĢtir. Bu amaçla öncelikle sıvı deterjan-su karıĢımı 

içersinde 8 dak. , aseton ve saf suda 5‟er dak. bekletilen implantlar (Ti6Al4V ana 

malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V(A, B ve C) numuneleri) daha sonra % 100 lük 

aseton çözeltisinin bulunduğu ultrasonik su banyosunda 35 dakika ve % 100 saf su 

çözeltisinin bulunduğu ultrasonik su banyosunda 35 dakika temizlenmiĢtir.  

 

Temizlenen numuneler 40
o
C‟ deki etüv fırın içerisinde 1 saat kurutulduktan sonra, 

yüzeyindeki inaktif oksit tabakasını uzaklaĢtırmak amacıyla 1 M NaOH içeren saf su 

çözeltisinde 24 saat süreyle 40
o
C sıcaklıkta etüv fırında bekletilmiĢlerdir. Böylece 

numune yüzeylerine alkali iĢlem ile yüzey modifikasyonu gerçekleĢtirilerek numune 

yüzeyleri hidroksiapatit (HA) kaplama için gözenekli hale getirilmiĢtir. Numunelere 

alkali iĢlem uygulanmasıyla, hidroksiapatitin daha hızlı oluĢturabileceği kaba bir 

yüzey oluĢturulmaktadır [157]. SBF solüsyonunun içine daldırılma öncesinde ve her 

SBF içerisinde bekleme süresi sonrasında deney numuneleri ağırlık ölçümleri 

0.0001g hassasiyetli terazi ile gerçekleĢtirilmiĢtir. Ağırlık ölçümleri, her bir deney 

koĢulu için 3‟er adet numuneden alınan ölçümlerin ortalaması alınarak 

hesaplanmıĢtır. 

 

ġekil 5.11 a, b ve c‟ de sırasıyla deneylerde kullanılan ultrasonik temizleme cihazı, 

ultrasonik banyoda temizlenen numune görüntüleri ve ağırlık ölçümlerinde 

kullanılan hassas terazi gösterilmiĢtir. Deneysel çalıĢmada kullanılan Karabük 

Üniversitesi Teknoloji Fakültesi laboratuvarlarında bulunan Mikrotest TT104 

markalı etüv fırın ġekil 5.12‟de gösterilmiĢtir. 
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ġekil 5.11. Deneysel çalıĢmada kullanılan, a) Ultrasonik temizleme cihazı,                

b) Ultrasonik banyoda temizlenen numune görüntüsü ve c) Hassas 

terazi. 

 

 
 

ġekil 5.12. Deneysel çalıĢmada kullanılan etüv fırın. 

 

5.9.2.  Yapay Vücut Sıvısı (SBF-Simulated Body Fluid) Hazırlanması 

 

Bu çalıĢmada Kokubo [158] tarafından geliĢtirilen yapay vücut sıvısı solüsyonu 

kullanılmıĢtır. Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) deney 

numunelerinin in vitro olarak (laboratuar ortamında), biyoaktivite (canlı kemik 

dokusuna bağlanabilme, yüzeyde apatit oluĢturabilme yeteneği) özelliklerini ve 

biyokorozyon özelliklerini incelemek için yapay vücut sıvısı (SBF) içerisinde farklı 

sürelerde bekletilmiĢlerdir. Solüsyonun hazırlanmasında kullanılan her yardımcı araç 

ve gereç önceden sterilize edilmiĢtir. Çözelti hazırlanırken, ortam sıcaklığının ölçüsü 

yaklaĢık 37°C‟ de tutulmuĢtur. SBF kimyasalları Merck markalıdır. Her biri belirli 

bir sıraya göre eklenerek ve insan kan plazmasına yakın pH 7,4' e ayarlanmıĢtır. 
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Kimyasallar Çizelge 5.5‟ deki sıraya göre tek tek hassas terazide tartılarak 

eklenmiĢtir. ÇalıĢmada çekirdeklenmeyi hızlandırmak amacı ile normal 

konsantrasyonundan 1,5 kat yoğunlukta hazırlanan (1,5×SBF) sıvı kullanılmıĢtır. 

Yapay vücut sıvısı (SBF)  hazırlığı için kullanılan kimyasallar ve miktarları Çizelge 

5.5‟ de verilmiĢtir. 

 

Çizelge 5.5. 1000 ml SBF hazırlama iĢleminde kullanılan kimyasallar ve miktarları. 

 

Sıra Malzeme Miktar 

1 NaCl 8.035 g 

2 NaHCO3 0.355 g 

3 KCl 0.225 g 

4 K2HPO4 . 3H2O 0.231 g 

5 MgCl2 . 6H2O 0.311 g 

6 1.0M-HCl 39 ml 

7 CaCl2 0.292 g 

8 Na2SO4 0.072 g 

9 Tris (Hydroxymethyl) 6.118 g 

10 1.0M-HCl 0–5 ml 

 

5.9.3.  Deney Numunelerinin Yapay Vücut Sıvısı Ġçerisinde Bekletilmesi 

 

Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numuneleri 37°C‟ de 

etüv fırında, 1 gün, 7 gün, 14 gün, 21 ve 28 gün süresince yapay vücut sıvısı 

(Simulated Body Fluid, SBF) içerisinde bekletilmiĢtir. 37°C‟ de etüv fırında, yapay 

vücut sıvısında bekletilen numunelerin, 2 günde bir vücut sıvıları, iyon 

konsantrasyonunu sağlamak için değiĢtirilmiĢtir. Numuneler ağzı kapalı cam kaplar 

içerisine konulan yapay vücut sıvısında bekletilmiĢtir. ġekil 5.13 ‟de etüv fırın 

içerisinde bekletilen deney numuneleri gösterilmiĢtir. 
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ġekil 5.13. Biyoaktivite deney numunelerinin etüv fırın içerisinde bekletilmesi. 

 

5.9.4.  Yapay Vücut Sıvısı Ġçerisinde Bekletilen Deney Numunelerinin Ağırlık 

ArtıĢı Hesabı 

 

Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin SBF 

içerisinde 1 gün, 7 gün, 14 gün, 21 ve 28 gün bekletilmelerine bağlı olarak ağırlık 

artıĢı değiĢimleri belirlenmiĢtir. Her bekletme periyodu sonrası SBF sıvısı içinden 

çıkarılan deney numuneleri, saf suyla yıkanması sonrasında kurutularak, ağırlık 

değiĢimleri hassas terazi yardımı ile tartılarak değerlendirilmiĢtir. Ağırlık artıĢı her 

bir deney numunesi için SBF içerisinde bekletme öncesi ve bekletme süresi 

sonrasındaki ağırlık farkı alınarak hesaplanmıĢtır. 

 

5.9.5.  Yapay Vücut Sıvısı Ġçerisinde Bekletilen Deney Numunelerinin 

Yüzeyindeki Hidroksiapatit Tabakasının Ġncelenmesi 

 

SBF içinde bekletilmiĢ olan Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B 

ve C) numunelerinin yüzey morfolojileri ve yüzeyde oluĢan HA (Hydroxyapatite) 

yapısı 1 gün, 7 gün, 14 gün, 21 ve 28 gün bekletilen numuneler için Zeiss Ultra 

PLUS marka taramalı elektron mikroskobu (SEM) ile incelenmiĢtir. Vücut sıvısı 

içerisinde bekletilerek yüzeylerinde hidroksiapatit kaplanan numunelerin yüzey 

karakterizasyon iĢlemleri EDS analizi ve elementel haritalama yöntemi yardımıyla 

gerçekleĢtirilmiĢtir. Yüzeylerde oluĢan hidroksiapatitlerin boyut analizleri ĠmageJ 
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programı ile ölçülmüĢtür. Tane boyutu analizi için her bir numuneden 20 adet ölçüm 

gerçekleĢtirilerek ortalama hidroksiapatit tane boyutu hesaplanmıĢtır. 

 

5.9.6.  Yapay Vücut Sıvısı Ġçerisinde Bekletilen Deney Numunelerinin X-IĢını 

Kırınım Analizi (XRD) 

 

SBF içinde 28 gün bekleme sonrasında Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı 

Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin XRD analizi gerçekleĢtirilmiĢtir. Ayrıca SBF 

içerisinde bekletme öncesi Ti6Al4V ana malzeme XRD analizi de 

gerçekleĢtirilmiĢtir. Böylece, kaplama öncesi ve sonrası yüzeyde oluĢan yapıların 

XRD paternleri mukayese edilerek, SBF içerisinde bekletme sonrası yüzeyde 

oluĢacak hidroksiapatit piklerinin, yani Ca10(PO4)6(OH)2 yapısının oluĢumunun 

analiz edilmesi amaçlanmıĢtır. X ıĢını kırınım (XRD) analizi, Karabük Üniversitesi 

Demir Çelik Enstitüsünde ġekil 5.14‟de gösterilen RIGAKU marka, Ultima IV 

modeli olan X-ıĢını difraktometresi ile yapılmıĢtır. 

 

 
 

ġekil 5.14. Biyoaktivite deneylerinde kullanılan XRD cihazı. 

 

5.9.7.  Yapay Vücut Sıvısı Ġçerisinde Bekletilen Deney Numunelerinin Ağırlık 

Kaybı ve Ağırlık Kaybına Bağlı Biyokorozyon Özelliklerinin Ġncelenmesi 

 

Deney numunelerinin yüzeylerinde biriken korozyon ürünlerini gidermek için ASTM 

G1-03-E‟de verilen kimyasal temizleme solüsyonu olarak 100 ml nitrik asit (HNO3), 

900 ml saf su çözeltisi kullanılmıĢtır [159]. Çözelti banyosu içerisinde 60
o
C 
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sıcaklıkta 20 dk. süre ile tutulan numuneler daha sonra saf su ile durulandıktan sonra 

etüv fırında 50
o
C sıcaklıkta 20 dk. kurutulmuĢtur. Ağırlık kayıpları ölçülmeden önce 

yüzeylerindeki hidroksiapatit kaplama tamamen kaldırılmıĢtır [159,160].  Yapay 

vücut sıvısı içinde 1 gün, 7 gün, 14 gün, 21 ve 28 gün bekletilen Ti6Al4V ana 

malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A,B ve C ) deney numunelerinin ağırlık 

kaybına bağlı korozyon hızları belirlenmiĢtir. Bunun için SBF içerisinde bekletme 

süresine bağlı olarak oluĢan ağırlık kaybı hesaplamaları aĢağıdaki bağıntıdan 

faydalanılarak gerçekleĢtirilmiĢtir: 

 

Ağırlık kaybı = (SBF daldırma öncesi ağırlık- yüzey temizlendikten sonra ağırlık) / 

yüzey alanı (5.1) 

 

Ağırlık kaybı miktarlarından faydalanılarak korozyon hızları hesaplanmıĢtır. Deney 

numunelerinin korozyon hızlarının hesaplaması ASTM G1 standardında verilen 

aĢağıdaki formülden faydalanılarak gerçekleĢtirilmiĢtir: 

 

Korozyon hızı (mm / y)= (K x W) / (A x T x D) (5.2) 

 

Bu bağıntıda; 

 

K: Sabit değer (K değeri, mm/y cinsinden hesaplamalar için 8.76 x 104 alınır), 

W: Ağırlık kaybı (g), 

A: Yüzey alanı (cm
2
), 

T: Deney süresi (saat), 

D: malzemenin yoğunluğu (g/cm
3
) olarak hesaplanmıĢtır. 

 

 

  



77 

 

 

 

BÖLÜM 6 

 

6. DENEYSEL SONUÇLAR VE TARTIġMA 

 

6.1. TAHRĠBATSIZ MUAYENE ĠNCELEME SONUÇLARI VE              

ĠRDELENMESĠ 

 

6.1.1.  Sıvı Penetrant Muayene, Radyografik Muayene Sonuçları ve Ġrdelenmesi 

 

Kaynaklı birleĢtirme sonunda, kaynak dikiĢlerinde muhtemel bir kaynak hatası ve 

süreksizlik (gözenek, gaz boĢluğu, çatlak vb.) olup olmadığını tespit etmek için 

deney numuneleri öncelikli olarak tahribatsız muayene yöntemlerinden sıvı penetrant 

muayene ve radyografik muayeneye tabi tutulmuĢtur.  Tahribatsız muayene deneyleri 

sonucu elde edilmiĢ radyolojik filmler ġekil 6.1 a‟da ve sıvı penetrant deney sonrası 

numune yüzey resimleri ise ġekil 6.1 b‟de gösterilmektedir. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

ġekil 6.1. Lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin, a) Radyografik                  

muayene görüntüsü, b) Sıvı penetrant muayene görüntüsü. 
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ġekil 6.1. a ve b incelendiğinde, farklı kaynak hızlarında birleĢtirilmiĢ tüm lazer 

kaynak yöntemiyle birleĢtirilen numuneler için kaynak dikiĢinde, dikiĢe dik çatlaklar 

gözlenmiĢtir. En dikkat çeken nokta, kaynak dikiĢine enlemesine oluĢan bu çatlak 

miktarının artan kaynak ilerleme hızıyla, diğer bir deyiĢle azalan ısı girdisi ile [200 

cm/dk‟dan (A numunesi), 300 cm/dk (C numunesi) kaynak hızına doğru] 

azalmasıdır. Isı girdisi artıĢı ile doğrusal olarak kaynak bölgesinde çatlama 

miktarının arttığı rapor edilmektedir [161]. Ti6Al4V alaĢım malzeme bir alfa-beta 

alaĢımıdır. Özellikle yüksek enerjili kaynak uygulamalarında (GTA ve GMA 

kaynaklarında) alfa-beta titanyum alaĢımlarının hem ITAB hem de kaynak metalinde 

katılaĢma çatlakları oluĢtuğu bildirilmiĢtir [162]. Ġlaveten, bazı araĢtırmacılar kaynak 

dikiĢindeki çatlakların β‟dan α‟ya dönüĢüm sıcaklığının bitiminde oluĢtuğunu iddia 

etmektedir [162,163]. Bu çatlamanın kaynağının β fazından α fazına dönüĢüm 

sırasında oluĢan süneklik kaybı ile iliĢkili olduğunu öne sürmektedirler [161-163].  

 

ġekil 6.1. a‟ daki beyaz çizgi kaynak dikiĢlerini temsil etmektedir. Kaynak dikiĢinde 

oluĢan karanlık bölge, numunelerin kaynak dikiĢinde underfill (kaynak dikiĢinde 

çöküntü) oluĢumunu göstermektedir. Bu underfill oluĢumu, ġekil 6.1 (a) 'da 

gösterilen A ve B numunelerine kıyasla, C numunesinde daha da azalmıĢtır. Buda 

kaynak hızının artmasıyla, yani ısı girdisinin azalmasıyla kaynak dikiĢinde underfill 

oluĢumlarının azaldığını göstermektedir. Lazer kaynaklı birleĢtirilen titanyum 

alaĢımları ile ilgili en sık karĢılaĢılan sorunlardan biri de, kaynak bölgesinde düĢük 

çöküntü (underfill) ve gözeneklilik oluĢumudur [164-166]. 

 

6.2. MAKRO VE MĠKROYAPI ĠNCELEMELERĠ SONUÇLARI 

 

6.2.1.  Makroyapı Ġncelemeleri Sonuçları 

 

CO2 lazer ıĢını sürekli dalga moduyla, yüksek enerji yoğunluklu ve düĢük ısı 

girdisine sahip bir uygulama sürecidir. Bu sebeple kaynak dikiĢlerinde soğuma çok 

hızlı olmakta ve yüksek nüfuziyet/geniĢlik oranları elde edilmektedir. ġekil 6.2 a, b 

ve c„de sırasıyla lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin kaynak dikiĢleri 

SEM makro görüntüleri ve kaynak dikiĢ boyutları (birleĢtirmelerinin üst, orta ve alt 

bölgeleri) gösterilmektedir. 
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ġekil 6.2. Lazer kaynaklı Ti6Al4V numunelerinin SEM makro görüntüleri ve kaynak 

                dikiĢ boyutları, a) A numunesi, b) B numunesi ve c) C numunesi. 

 

Kaynak sırasında, kaynak havuzunda meydana gelen sıvı akıĢı ve taĢınımlı ısı geçiĢi 

sonucunda ergime bölgesinin son Ģekli ve kaynak nüfuziyeti oluĢturulmaktadır 

[140,167]. ġekil 6.2 (a), (b) ve (c) 'de görüldüğü gibi, lazer kaynaklı birleĢtirilen 

numunelerin makro görüntüsü kaynak dikiĢlerinde tam nüfuziyetin sağlandığını 

göstermektedir. Kaynak dikiĢi Ģekli, artan kaynak hızı için daha geniĢ kadeh 

Ģeklinden, daha dar kadeh Ģekline değiĢmiĢtir. Kaynak dikiĢ boyutları incelendiğinde, 

kaynak dikiĢi üst, alt ve orta kısımlarındaki maksimum geniĢlik 200 cm/dk en düĢük 

kaynak hızı ile birleĢtirilen A numunesinden elde edildiği görülmektedir. Aynı 

zamanda, ġekil 6.2 (a)'da görüldüğü gibi, en düĢük kaynak hızı ile birleĢtirilen 

numuneden maksimum nüfuziyet elde edilmiĢtir. Kaynak hızı arttıkça nüfuziyet 

derinlikleri azalmıĢtır. Kaynak hızı 200 cm/dk‟dan, 300 cm/dk‟ ya değiĢtiğinde, 

temel olarak ısı enerjisi değeri de 0,09' dan 0,06 kJ/mm' ye düĢmektedir. Kaynak hızı 

arttıkça, ısı girdisi azalmasına bağlı olarak, nüfuziyet azalmaktadır [27,168]. 
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ġekil 6.2‟deki dikiĢ boyutlarından görüldüğü gibi kaynak dikiĢi geniĢlikleri 200 

cm/dk. kaynak ilerleme hızı ile birleĢtirilen A numunesi kaynak metali orta bölgesi 

için 1174µm olarak ölçülürken, bu mesafe 250cm/dk. kaynak ilerleme hızı ile 

birleĢtirilen B numunesi için 601,3 µm olarak ölçülmüĢtür. Bu mesafe 300 cm/dk.  

kaynak ilerleme hızı ile birleĢtirilen C numunesi için ise 522,7µm olarak 

ölçülmüĢtür. Kaynak ilerleme hızının 200 cm/dk.‟dan, 250 cm/dk.‟ya artmasına bağlı 

olarak kaynak dikiĢinde bir daralma meydana gelmiĢtir. 300 cm/dk.  kaynak ilerleme 

hızı ile birleĢtirilen numune için ise daralmanın daha da arttığı görülmektedir. 

 

Bu sonuca göre, kaynak dikiĢinin boyutlarında, artan kaynak ilerleme hızı ile birlikte 

önemli bir daralma oluĢtuğu söylenebilir. Kaynak hızı artıĢına bağlı olarak ısı girdisi 

azalması ile daha az miktarda metalin erimiĢ olmasıyla ilĢkili olarak kaynak dikiĢinin 

daraldığı düĢünülmektedir. Benzer Ģekilde, Wang vd. [168], azalan enerji miktarıyla, 

erimekte olan ana malzeme miktarının ısı giriĢinin azalmasıyla azaldığını ve kaynak 

dikiĢinin geniĢliğini azalttığını bildirmiĢtir. 

 

6.2.2.  Optik Mikroskop ile Mikroyapı Ġncelemeleri Sonuçları 

 

ġekil 6.3, ġekil 6.4 ve ġekil 6.5 ‟de sırasıyla lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) 

numunelerinin optik mikroskopla alınmıĢ mikroyapıları gösterilmiĢtir. 
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ġekil 6.3. Lazer kaynaklı A numunesinin (200 cm/dk kaynak hızında birleĢtirilmiĢ 

Ti6Al4V numunesi) mikro yapısı, a) Ana malzeme, b) Kaynak 

metali/ITAB geçiĢ, c) BirleĢtirme makro görüntü, d) ITAB, e) Kaynak 

metali. 

 

ġekil 6.3 a‟ da görüldüğü gibi, Ti6Al4V ana malzeme koyu renkli β fazı ve açık 

renkli α matriksten oluĢan tipik bir α-β alaĢım yapısından meydana gelmiĢtir. ġekil 

6.3 b ve e‟de gösterilen kaynak metalinin mikroyapısı, katılaĢma sırasında oluĢan 

kaba kolonsal birincil β taneleri içerisinde, α ' martenzit ve tane sınırı α (T.S. α) 

fazından oluĢtuğu görülmektedir. A numunesi kaynak metalinin kaba taneli kolonsal 

β fazı içerisinde sepet örgüsü Ģeklinde (basketweave) α‟ martenzit fazından oluĢtuğu 

görülmektedir. Nd: YAG lazer kaynaklı Ti6Al4V birleĢtirmelerin kaynak metalinde 

de benzer mikroyapılar gözlenmiĢtir [162]. ġekil 6.3 c‟deki birleĢtirme makro 

görüntüsünden de kaynak metalinde oluĢan kolonsal birincil  β taneleri de net bir 

Ģekilde görülmektedir. Kaynak metali mikroyapısının çoğunlukla, β fazının 

difüzyonsuz transformasyonundan üretilen süper doymuĢ bir dengesiz altıgen α fazı 

olan α' martensitten oluĢtuğu rapor edilmektedir [171]. ġekil 6.3 c‟den görüldüğü 
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gibi ITAB mikroyapısı kaynak metalinin yakınındaki bölgede ağırlıklı olarak α′ 

martenzit fazından meydana gelirken, az miktarda birincil α fazından oluĢmaktadır. 

Wang vd[170], kaynak metalinden daha uzaklaĢtıkça, nispeten düĢük bir soğutma 

oranı nedeniyle birincil α ' fazında nispi bir artıĢ olabileceğini bildirmiĢlerdir. 

 

Kaynak sırasında ulaĢılan sıcaklığa ve bu sıcaklıkta bekleme süresine bağlı olarak, 

ITAB‟nin kaynak metaline yakın bölümü ağırlıklı olarak α′ martenzit fazından 

meydana gelirken, ana malzemeye doğru gidildikçe az miktarda α′ martenzit, taneler 

arası β ve ağırlıklı olarak birincil α fazından meydana geldiği belirlenmiĢtir. Ahn ve 

diğ. [172], fiber lazer kaynaklı Ti6Al4V titanyum alaĢımının ITAB‟ında da benzer 

yapısal metalurjik dönüĢümün gerçekleĢtiğini rapor etmektedir. 

 

 
 

ġekil 6.4. Lazer kaynaklı B numunesinin (250 cm/dk kaynak hızında birleĢtirilmiĢ 

Ti6Al4V) mikroyapısı, a) Kaynak metali, b) Kaynak metali/ITAB geçiĢ, c) 

BirleĢtirme makro görüntü, d) ITAB. 
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ġekil 6.4‟ a ve b den görüldüğü gibi, kaynak metalinin kaba taneli kolonsal β 

içerisinde asiküler α‟ martenzit fazından oluĢtuğu görülmektedir. ġekil 6.4 c‟ deki 

kaynak bölgesi makro görüntüsünden de kaynak metalinde oluĢan kolonsal birincil β 

taneleri görülmektedir. B numunesi kaynak metalinin kolonsal birincil β içerisinde, 

(sepet örgüsü Ģeklinde) basketweave ve asiküler α‟ martenzit fazlarından, ağırlıklı 

olarak ise asiküler α‟ martenzit fazından oluĢtuğu görülmektedir. Kaynak metalinde 

meydana gelen kaba taneli kolonsal β yapısının, A numunesine göre mukayese 

edildiğinde bir miktar daha ince taneli morfolojide meydana geldiği görülmektedir. 

ġekil 6.4‟ b ve d‟den görüldüğü gibi, birleĢtirme ITAB‟nin kaynak metaline yakın 

bölümünde ağırlıklı olarak α′ martenzit fazından meydana gelirken, ana malzemeye 

doğru gidildikçe az miktarda α′ martenzit, taneler arası β ve ağırlıklı olarak birincil α 

fazından meydana gelmektedir. Tane sınırlarında ise α fazının biriktiği 

görülmektedir. 

 

 
 

ġekil 6.5. Lazer kaynaklı C numunesinin (300 cm/dk kaynak hızında birleĢtirilmiĢ 

Ti6Al4V) mikroyapısı, a) Kaynak metali, b) Kaynak metali/ITAB geçiĢ     

c) BirleĢtirme makro görüntü, d) ITAB. 
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ġekil 6.5 a‟dan görüldüğü gibi; birleĢtirme kaynak metalinin birincil kaba taneli β 

içerisinde asiküler α′ martenzit ve tane sınırlarında oluĢan α fazından meydana 

geldiği görülmektedir. ġekil 6.3 b, c ve d‟ den de görüldüğü gibi ITAB‟ın kaynak 

metaline yakın olan bölgesinde ağırlıklı olarak asiküler α′ fazından meydana 

gelirken, ana malzemeye doğru gidildikçe az miktarda α′ martenzit, taneler arası β ve 

ağırlıklı olarak birincil α fazından meydana gelmektedir. ġekil 6.5 c‟deki kaynak 

bölgesi makro görüntüsü incelendiğinde lazer kaynaklı A ve B numunelerine kıyasla 

daha yüksek kaynak hızı (300cm/dk) ile birleĢtirilmiĢ C numunesi kaynak metalinde 

ve ITAB‟ da kolonsal β tane boyutlarının daha küçük boyutlarda meydana geldiği 

açıkça görülmektedir. Kaynak hızı arttıkça diğer bir ifadeyle kaynak ısı girdisi 

azaldıkça ITAB ve kaynak metali tane boyutları azaldığı görülmektedir. Genel olarak 

yüksek kaynak hızları, daha düĢük ısı girdisine bağlı olarak daha dar bir ITAB 

oluĢumuna ve birincil β tane boyutu incelmesine neden olmaktadır [173]. 

 

Lazer kaynaklı birleĢtirmelerin kaynak metali mikroyapısını daha detaylı incelemek 

ve birbirleriyle mukayese edebilmek amacıyla daha yüksek büyütme mikroyapı 

görüntüleri alınmıĢtır. ġekil 6.6‟ da lazer kaynaklı Ti6Al4V (A,B ve C) her üç 

numuneye ait kaynak metali mikroyapıları gösterilmiĢtir. 

 

 
 

ġekil 6.6. Lazer kaynaklı Ti6Al4V numunelerin kaynak metali mikroyapı 

görüntüleri,a) A numunesi, b) B numunesi, c) C numunesi. 

 

ġekil 6.6‟ dan görüldüğü gibi A numunesinin (200 cm/dk kaynak hızında 

birleĢtirilmiĢ) kaynak metali mikroyapısı, birincil kolonsal β taneleri içerisinde 

basketweave (sepet örgüsü Ģeklinde) α' martenzitten oluĢmaktadır. Literatür 

çalıĢmalarında ana malzemenin lazer kaynağı ile, β geçiĢ sıcaklığının üzerinde 

ısıtılması, ardından hızlı soğuma nedeniyle, mikroyapısının β fazından, basketweave 
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yapısında α' martenzit fazına dönüĢebileceğini rapor etmiĢlerdir [174]. B ve C 

numunesi kaynak metali mikroyapıları ise birincil β taneleri içerisinde, daha büyük 

asiküler α' martenzit içermektedir. Mikroyapı incelemeleri, kaynak metalindeki 

oluĢan martenzit fazının daha yüksek kaynak hızlarında daha ince taneli birincil 

kolonsal β taneleri içerisinde daha kaba martenzit yapısında oluĢtuğunu 

göstermektedir. Lazer kaynak iĢleminde daha yüksek kaynak ilerleme hızlarına, diğer 

bir deyiĢle daha düĢük ısı girdisine bağlı hızlı soğuma nedeniyle, daha ince taneli, 

kolonsal birincil β taneleri içerisinde daha yüksek martenzit hacim oranına sahip 

asiküler α' yapısını meydana geldiği görülmektedir. 

 

6.2.3.  Taramalı Elektron Mikroskop (SEM) ile Mikroyapı Ġncelemeleri 

 

ġekil 6.7 a ve b‟de sırasıyla (250 cm/dk kaynak hızı ile birleĢtirilmiĢ) lazer kaynaklı 

B numunesinin kaynak metalinden ve Ti6Al4V ana malzemeden alınan SEM 

görüntüleri ve bu görüntüler üzerinden alınan EDS analiz sonuçları gösterilmiĢtir. 
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ġekil 6.7. Lazer kaynaklı B numunesinin SEM görüntüleri ve EDS analizleri, 

a)Kaynak metali, b) Ti6Al4V ana malzeme (EDS analizi sonucu 1 ve 2 

numaralı noktaların analizleri). 

 

ġekil 6.7 a‟daki lazer kaynaklı numune kaynak metali SEM görüntüsü incelendiğinde 

kaynak metali yapısının ağırlıklı olarak iğnesel asiküler α‟ martenzit yapısından 

meydana geldiği görülmektedir. ġekil 6.7 b‟den ise Ti6Al4V ana malzeme 

mikroyapısının bir koyu renkli α matrisinden ve açık renkli β fazından meydana 

geldiği görülmektedir. ġekil 6.7 a ve b EDS analiz sonuçlarından ise kaynak metali 

ve Ti6Al4V ana malzeme yapısındaki elementlerin oranlarında belirgin bir değiĢim 

meydana gelmemekle birlikte daha küçük atom çaplı vanadyum miktarı, kaynak 

metalinde bir miktar daha az tespit edilmiĢtir. Kaynak metalinde herhangi bir 

element eksilmesi veya herhangi bir kaynak hatası (boĢluk, gözenek, porozite vb.) 

meydana gelmediği görülmektedir. 
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ġekil 6.8 a, b, c ve d‟ de sırasıyla 300 cm/dk kaynak hızı ile birleĢtirilmiĢ lazer 

kaynaklı C numunesi SEM makro görüntüsü üzerinden, kaynak metalinden Ti6Al4V 

ana malzemeye doğru çizgisel EDS analizi alınarak  analiz sonuçları ve kaynak 

metali, ITAB ve ana malzemeye SEM mikroyapıları gösterilmiĢtir. 

 

 
 

ġekil 6.8. Lazer kaynaklı C numunesinin SEM görüntüleri ve çizgisel EDS analiz 

sonucu, a) Kaynak metalinden Ti6Al4V ana malzemeye kadar alınan SEM 

görüntüsü ve çizgisel EDS analiz grafiği, b) Kaynak metali, c) ITAB, d) 

Ti6Al4V ana malzeme. 

 

ġekil 6.8 a‟da lazer kaynaklı C numunesinin makro SEM görüntüsü üzerinden alınan 

çizgisel EDS analizine göre sırasıyla kaynak metali, ITAB ve Ti6Al4V ana malzeme 

içeriğinde elementel dağılımlarının homojen bir Ģekilde devam ettiği ve elementel 

konsantrasyonda belirgin bir farklılık olmadığı göze çarpmaktadır. ġekil 6.8 b‟ de 

kaynak metali mikroyapısının birincil β tanelerinin tane sınırları görülmekte ve tane 

içlerinde α‟ martenzit yapıları iğne Ģeklinde gözlenmektedir. ġekil 6.8 b ve c‟ den, 

ITAB‟ da ana malzemeye göre daha kaba taneli mikroyapının oluĢumu göze 
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çarpmaktadır.  Bu bulgulara dayanarak, kaynak hızının, birleĢtirmenin kimyasal 

bileĢimi üzerinde herhangi bir etkisinin olmadığı söylenebilir. Daha yüksek kaynak 

hızlarında, kaynak metalinde daha ince taneli birincil β taneleri içerisinde, daha 

yüksek oranlarda α‟ martenzit oluĢumu görülmektedir. DüĢük kaynak hızı, diğer bir 

deyiĢle yüksek ısı girdisi, kaynak metalinde ve ITAB 'da tanelerin kabalaĢmasına 

neden olur. Yapılan çalıĢmalarda, yüksek lazer gücünde veya yavaĢ kaynak 

hızlarında birleĢtirilen numunelerin kaynak bölgesinde tane irileĢmesi meydana 

gelebileceği rapor edilmektedir. Ayrıca, Ti6Al4V numunelerinin kaynak metalinde, 

katılaĢma sırasında   β tanelerinin ısı akıĢı yönünde kolonsal bir Ģekilde büyüdüğü 

belirtilmiĢtir [174,175]. 

 

6.3. ÇEKME DENEY SONUÇLARI VE ĠRDELENMESĠ 

 

Çekme testi sonucunda, Ti6Al4V ana malzeme en yüksek, en düĢük ve ortalama 

çekme dayanımı, akma dayanımı ve yüzde uzama miktarı ile lazer kaynaklı Ti6Al4V 

(A, B ve C) numunelerinin en yüksek, en düĢük ve ortalama çekme dayanımları ve 

uzama miktarları, Çizelge 6.1‟de verilmiĢ ve ortalama çekme-uzama eğrileri ve 

çekme grafikleri de ġekil 6.9 ve ġekil 6.10‟ da gösterilmiĢtir. 

 

Çizelge 6.1. Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C)                      

numunelerinin çekme deney sonuçları. 
 

Deney 

numunesi 

Kaynak 

hızı 

(cm/dak) 

Max. 

Çekme 

dayanımı 

(MPa) 

Min. 

Çekme 

dayanımı 

(MPa) 

Ort. 

Çekme 

dayanımı 

(MPa) 

Ort. 

Akma 

dayanımı 

(MPa) 

Ort. 

Uzama 

(%) 

 

Ti6Al4V - 1010 990 1000 880 6 

A 200 643 639 640 - 3 

B 250 818 800 809 - 5 

C 300 721 699 710 - 4,5 
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ġekil 6.9. Deney numunelerinin çekme dayanımı-yüzde uzama eğrileri, a) Ti6Al4V 

ana malzeme, b) Lazer kaynaklı A, B ve C numuneleri. 

 

 
 

ġekil 6.10. Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A,B ve C) 

numunelerinin çekme dayanımı ve yüzde uzama grafikleri. 

 

Çizelge 6.1, ġekil 6.9 ve ġekil 6.10‟ dan görüldüğü gibi, Ti6Al4V ana malzeme 

çekme dayanımı 1000 MPa, akma dayanımı 880 MPa ve yüzde uzama miktarı ise % 

 

a)                                                                     b) 
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6 olarak belirlenmiĢtir. ġekil 6.9 b‟ deki lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) 

numunelerinin ortalama çekme-uzama eğrileri incelendiğinde lazer kaynaklı 

birleĢtirilen numunelerin her üçü de akma göstermeksizin gevrek bir Ģekilde 

kopmuĢtur. Tüm lazer kaynaklı birleĢtirilen numunelerin çekme dayanımları 

Ti6Al4V ana malzemeye kıyasla daha düĢük tespit edilmiĢtir.  Benzer Ģekilde, tüm 

lazer kaynaklı birleĢtirilen numunelerin yüzde uzama miktarları Ti6Al4V ana 

malzemeye kıyasla daha düĢük olduğu belirlenmiĢtir. Literatür taramalarında 

rastalanan araĢtırmacılarda lazer kaynaklı titanyum alaĢımlarının çekme 

dayanımının, titanyum alaĢım ana malzemesinden daha düĢük olduğunu rapor 

etmiĢtir [170].  Kaynak dikiĢinde oluĢan çöküntüler (underfill), kaynak dikiĢinde 

oluĢan mikroçatlaklar ve mikroyapısal dönüĢümler kaynaklı bağlantıların mekanik 

dayanımını düĢüren nedenlerdendir. 

 

En düĢük kaynak hızı olan 200 cm/dk ile birleĢtirilmiĢ A numunesinde, diğer lazer 

kaynaklı birleĢtirilen numunelere kıyasla daha düĢük olan 640 MPa çekme dayanımı 

ve %3‟ lük uzama meydana gelmiĢtir. 300 cm/dk kaynak ilerleme hızı ile birleĢtirilen 

C numunesinin çekme dayanımı ve yüzde uzaması, sırasıyla 710 MPa ve %4,5 

olarak belirlenmiĢtir. 250 cm/dk kaynak hızı ile birleĢtirilen B numunesinde ise 

maksimum çekme dayanımı olan 810MPa ve maksimum yüzde uzama değeri olan % 

5‟ lik uzama elde edilmiĢtir. Daha yüksek kaynak hızıyla (250 cm/dk ve 300 cm/dk) 

birleĢtirilen numuneler veya diğer bir deyiĢle daha düĢük ısı girdisi ile birleĢtirilen 

numunelere (düĢük kaynak hızında birleĢtirilenlere) göre daha yüksek çekme 

dayanımı ve uzama gösterdiği görülmektedir. Daha yüksek kaynak hızı nedeniyle 

daha dar bir kaynak dikiĢi oluĢumu ve mikroyapının daha ince taneli oluĢumu, daha 

yüksek uzamanın yanı sıra daha yüksek dayanımın nedeni olabileceği 

düĢünülmektedir. 

 

Kaynak hızının 250 cm/dk‟ dan,  300 cm/dk‟ ya yükselmesiyle çekme dayanımı ve 

uzama miktarı hafif bir azalma göstermektedir. Artan kaynak hızında, daha düĢük ısı 

girdisinde, hızlı soğuma hızının kaynak metalinin katılaĢması sırasında daha yüksek 

sertliğe  sahip iğnesel martenzit fazı hacim artıĢına bağlı olarak düĢük sünekliliğe yol 

açtığı düĢünülmektedir. Genel olarak, tüm lazer kaynaklı Ti6Al4V (A,B ve C) 
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numuneleri çekme testi sonrası ġekil 6.11‟de gösterildiği gibi kaynak dikiĢi 

bitiminden kopmuĢtur. 

 

Lazer kaynağının ana metal üzerinde önemli bir etkisi vardır ve genellikle ısıdan 

etkilenen bölgede ve ergime bölgesinde malzeme mukavemetini azaltır. Benzer 

Ģekilde Mehrpouya ve ark. [176], lazer kaynaklı NiTi Ģekil hafızalı alaĢımında 

kırılmanın kaynak bölgesinde meydana geldiğini belirtirken, ana malzeme 

dayanımının kaynak metalinden neredeyse iki kat daha fazla olduğunu belirtmiĢtir. 

Ayrıca, kaynakların daha yumuĢak ITAB nedeniyle daha yüksek lazer gücünde 

baĢarısız olduğunu ve düĢük lazer gücünde yetersiz bağlamanın bir arayüz hatasına 

neden olduğunu rapor etmiĢlerdir. 

 

  
 

ġekil 6.11. Lazer kaynaklı Ti6Al4V numunelerin çekme deneyi sonrası kırılma                  

görüntüsü. 

 

ġekil 6.11‟den görüldüğü gibi çekme testi sonrasında lazer kaynaklı birleĢtirilen 

numunelerin kopma bölgesinin kaynak dikiĢinin hemen bitiminden yani kaynak 

metali-ITAB arayüzünden meydana geldiği görülmüĢtür. Çekme testi sonrası lazer 

kaynaklı birleĢtirilen deney numunelerinin kırılma yüzeyleri SEM ile incelenmiĢtir. 

Lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin kırık yüzey görüntüleri, sırasıyla 

ġekil 6.12, ġekil 6.13 ve ġekil 6.14‟ de gösterilmiĢtir. Ġlaveten, birleĢtirmelerin kırık 

yüzey SEM görüntüleri üzerinden EDS analizleri de alınarak sonuçlar incelenmiĢtir. 
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ġekil 6.12. Lazer kaynaklı A Numunesinin kırık yüzey SEM görüntüleri, a) DüĢük 

                   büyütme, b) Yüksek büyütme. 

 

ġekil 6.12‟den görüldüğü gibi lazer kaynaklı A numunesi kırık yüzey SEM 

görüntüsünde yüzeyde düzlemsel mikro çatlak oluĢumu gözlenmiĢtir. Bu mikro 

çatlaklar deney numunelerinin gevrek kırılma biçiminde kırıldığını göstermektedir. 

Özellikle Ti6Al4V alaĢım malzeme gibi alfa-beta titanyum alaĢımlarının lazer 

kaynaklarında hızlı bir katılaĢma meydana gelmesi, kaynak metalinde ve ITAB 'da 

çatlak riskini artırabilir.  Çatlaklar esas olarak yüksek gerilmeye maruz kalan kesme 

düzlemlerinde meydana gelir. Çatlakların hemen önünde büyük miktarda türemesi 

meydana gelir [177]. Çatlak oluĢumunun kaynak mukavemetini düĢürmesi beklenir. 

Kırılma yüzeyleri düĢük büyütme SEM resimlerinden görüldüğü gibi, çekme testi 

sonrası numunede herhangi bir kesit daralması meydana gelmemesi ve yüksek 

büyütmedeki klivaj düzlemsel yapılar kırılmanın gevrek bir biçimde meydana 

geldiğini göstermektedir. 

 



93 

 
 

ġekil 6.13. Lazer kaynaklı B numunesinin kırık yüzey SEM görüntüleri, a) DüĢük 

büyütme, b) Yüksek büyütme, c) 1, 2 ve 3 noktalarından alınan EDS 

analizi. 

 

ġekil 6.13 a ve b‟ den görüldüğü gibi lazer kaynaklı B numunesi kırık yüzey SEM 

görüntüsünde yüzeyde klivaj düzlemsel yapıda olması gevrek kırılma biçimine iĢaret 

etmektedir. Ayrıca ġekil 6.13 b‟ de gösterilen kırık yüzey morfolojisinde α‟ 

martenzit faz oluĢumları gözlenmiĢtir. Sert yapıda olan bu martenzit yapının da 

gevrek kırılmada etkin rol oynadığı düĢünülmektedir. ġekil 6.13 c‟ deki EDS analiz 

sonuçları değerlendirildiğinde, lazer kaynaklı birleĢtirilen B numunesinin kaynak 

metalinde belirgin bir ana element kaybının olmadığı görülmektedir. Ayrıca kaynak 

metal yapısında herhangi bir çökelti, inklüzyon vs. oluĢumu meydana gelmediği de 

görülmektedir. 

 

 

                                                                     c) 
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ġekil 6.14. Lazer kaynaklı C numunesinin kırık yüzey SEM görüntüleri, a) DüĢük 

büyütme, b) Yüksek büyütme, c) 1, 2 ve 3 noktalarından alınan EDS 

analizi. 

 

ġekil 6.14 a ve b‟ den görüldüğü gibi, en yüksek kaynak hızı olan 300 cm/dk kaynak 

hızında birleĢtirilmiĢ C numunesinde artan kaynak ilerleme hızına bağlı daha hızlı 

soğuma rejiminden dolayı kırılma yüzeyinin daha düzlemsel olduğu görülmüĢtür. 

Kesit daralmasının meydana gelmemesi kopmanın gevrek kırılma modeli ile 

oluĢtuğuna iĢaret etmektedir. Kaynak metalinin sertliğinin, daha düĢük hızlarda 

birleĢtirilen lazer kaynaklı numune sertliklerinden azda olsa daha yüksek bulunması 

bu sonucu desteklemektedir. Kaynak metalinin kırılma yüzeyleri üzerinde yapılan 

EDS analizi, belirgin bir ana element kaybının oluĢmamakla birlikte V elementi 

varlığı EDS grafiğinde pik vermesine rağmen net bir Ģekilde ölçülememiĢtir. 

 

 

                                                                         c) 
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6.4. SERTLĠK ÖLÇÜM SONUÇLARI VE ĠRDELENMESĠ 

 

Farklı kaynak ilerleme hızlarında birleĢtirilen lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) 

numunelerinden alınan sırasıyla ana malzeme, ITAB ve kaynak metali sertlik ölçüm 

sonucu grafiksel olarak ġekil 6.15‟de gösterilmiĢtir. 

 

 
 

ġekil 6.15. Lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin sertlik grafikleri. 

 

ġekil 6.15‟ de görüldüğü gibi, Ti6Al4V ana malzeme sertliği ise ortalama 355 HV0.5 

olarak belirlenmiĢtir. Yüksek ısı girdisiyle diğer bir ifadeyle, düĢük kaynak ilerleme 

hızıyla (200 cm/dk) birleĢtirilen A numunesinin kaynak metali sertliği ortalama 522 

HV0.5 olarak bulunmuĢtur. Sırasıyla daha yüksek kaynak hızları olan 250 cm/dk ve 

300 cm/dk hızlarda birleĢtirilen B ve C numunelerinin ortalama kaynak metali 

sertlikleri ise 525 HV0.5 ve 557 HV0.5 olarak belirlenmiĢtir. Kaynak termal çevrimine 

bağlı olarak ilave metal kullanmadan gerçekleĢtirilen birleĢtirmelerde yapısal 

dönüĢüm ürünü olan martenzit yapısından dolayı kaynak metali sertliğinin birbirine 

yakın olması gayet doğal bir sonuçtur. Kaynak metali kimyasal bileĢime ve soğuma 

rejimine bağlı olarak asiküler α‟ martenzit yapısınında oluĢtuğu için, bağlantıda en 

yüksek sertliğin kaynak metalinde oluĢtuğu rapor edilmiĢtir [170-171]. 

BirleĢtirmelerin sertliği ana malzemeden  ITAB ve kaynak metaline doğru gidildikçe 

artıĢ göstermektedir. Ancak en düĢük kaynak ilerleme hızı olan 200 cm/dk hızda 
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birleĢtirilen numuneye kıyasla, daha yüksek ilerleme hızıyla birleĢtirilen numunelerin 

ITAB sertliği yaklaĢık 50 HV0.5 kadar belirgin bir Ģekilde daha yüksek bulunmuĢtur. 

Bu sertlik artıĢında ITAB‟nin daha ince taneli olmasının etkili olduğuna 

inanılmaktadır. Ana malzeme sertliği ise ortalama 355 HV0.5 olarak belirlenmiĢtir. 

Martenzit hacim oranı kaynak metalinden ana malzemeye doğru gidildikçe 

azalmakta ve martenzit fazı ITAB ana malzeme ara yüzeyinde kaybolduğu için, 

ITAB sertliği kaynak metalinden ana malzemeye gidildikçe azalma göstermektedir. 

Ayrıca ITAB‟ de tane irileĢmesi sertliğin kaynak metaline göre daha düĢük 

bulunmasının ana sorumlusu olduğu düĢünülmektedir. 

 

6.5. BĠYOAKTĠVĠTE DENEY SONUÇLARI VE ĠRDELENMESĠ 

 

ÇalıĢmada Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı birleĢtirmelerin biyoaktivite 

deneyleri gerçekleĢtirilmiĢtir. In-vitro olarak gerçekleĢtirilen biyoaktivite deneylerine 

bağlı olarak numunelerdeki ağırlık artıĢları, SEM, EDS, Elementel haritalama, XRD 

analiz sonuçları, ağırlık kayıpları ve ağırlık kaybına bağlı biyokorozyon davranıĢları 

aĢağıda alt baĢlıklar halinde verilmiĢtir.  

 

6.5.1.  SBF Ġçerisinde Bekletilen Deney Numunelerinin Ağırlık Ölçüm Sonuçları 

 

Bu çalıĢmada yapay vücut sıvısı (SBF) olarak Kokubo tarafından geliĢtirilen 

solüsyon kullanılmıĢtır [158,178]. Çözelti hazırlanırken kullanılacak gereçler 

önceden sterilize edilmiĢtir. SBF kimyasalları Merk marka olarak kullanılmıĢ olup, 

çözeltiye belirli bir sıraya göre eklenmiĢtir. Çözelti pH değeri insan kanı plazmasına 

yakın olacak Ģekilde 7.4 olarak pH metre ile ayarlanmıĢtır. 

 

Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numuneleri, 37°C‟de, 

1 gün, 7 gün, 14 gün, 21 ve 28 gün SBF içerisinde etüv fırında bekletilmiĢtir. Sıvıda 

bekletilen numunelerin 37°C‟de, 2 günde bir vücut sıvıları değiĢtirilerek iyon 

konsantrasyonunun orjinalliği sağlanmıĢtır. Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı 

Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin, SBF içerisinde 1 gün, 7 gün, 14 gün, 21 ve 28 

gün bekletilmelerine bağlı olarak ağırlık artıĢı değiĢimleri belirlenmiĢtir. Her 

bekletme periyodu sonrası SBF içerisinden çıkarılan numuneler saf su ile 
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yıkandıktan sonra kurutularak ağırlık değiĢimleri hassas terazi yardımı ile tartılarak 

değerlendirilmiĢtir. 

 

SBF içerisinde bekleme süresine bağlı olarak numune yüzeyindeki hidroksiapatit 

ağırlık değiĢimi ġekil 6.16‟da gösterilmiĢtir. SBF içerisinde bekletildikten sonra 

numune yüzeylerinin apatitle kaplanmasından sonraki ağırlık artıĢı değiĢim değerleri, 

Ağırlık artıĢı = (SBF içerisinde bekletildikten sonraki ağırlık-SBF bekletme öncesi 

ağırlık)/Numunenin yüzey alanı)  denklemi kullanılarak hesaplama yapılmıĢtır. Her 

bir deney parametresi için 3‟er adet numune kullanılarak, numunelerin ortalama 

ağırlık değiĢimi hesaplanmıĢ, minimum ve maksimum ağırlık değiĢimleri ortalama 

veriler üzerinde gösterilmiĢtir. 

 

 
 

ġekil 6.16. Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C)                    

numunelerinin ağırlık değiĢimi ölçüm sonucu. 

 

ġekil 6.16 ‟dan görüldüğü gibi, Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V 

(A, B ve C) numunelerinin, SBF (vücut sıvısı) içerisinde bekleme sürelerine göre 

yüzeylerinde biriken hidroksiapatit katmanının arttığı net olarak görülmektedir. 

Sonuçlar, Ti6Al4V ana malzeme ağırlık artıĢının dolayısıyla hidroksiapatit 

katmanının kalınlığının lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinden daha 

fazla olduğu yönündedir. Ti6Al4V alaĢım malzemenin kaynak termal çevriminden 

etkilenerek vücut sıvısı içerisinde daha az hidroksiapatit minerali birikimine neden 

olduğu düĢünülmektedir. Benzer Ģekilde, Köse ve Kaçar [160] kaynak termal 
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döngüsünün, lazer ıĢını kaynaklı AISI 316 birleĢtirmelerinin biyoaktivite özelliklerini 

olumsuz yönde etkilediğini bildirmiĢtir. 

 

ġekil 6.16‟ daki lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerindeki hidroksiapatit 

ağırlık değiĢimleri incelendiğinde, lazer kaynaklı birleĢtirmelerden en yüksek kaynak 

ilerleme hızında (300 cm/dk) birleĢtirilen C numunesinde elde edilmiĢtir. Aynı 

zaman süresi boyunca SBF içerisinde tutulmalarına rağmen diğer kaynaklı 

birleĢtirmelere göre daha fazla ağırlık artıĢının, dolayısıyla daha fazla hidroksiapatit 

çekirdeklenmesinin ve geliĢiminin meydana geldiği görülmüĢtür. Lazer kaynaklı 

Ti6Al4V (A,B ve C) numunelerin yapay vücut sıvısı içerisinde ilk 7 gün tutulmaları 

sonucu bu ağırlık artıĢı değeri, hemen hemen tüm numuneler için belirgin bir fark 

göstermemiĢtir. Lazer kaynaklı birleĢtirilen B  ve C numuneleri için ağırlık artıĢı eĢit 

değerlerde tespit edilmiĢtir. SBF içerisinde bekleme süresinin artmasıyla ve özellikle 

tüm yüzeyin tamamen kaplandığı 28. gün sonunda bu fark belirgin bir Ģekilde 

görülmekte ve kaynak ilerleme hızının artıĢına bağlı olarak hidroksiapatit miktarının 

arttığı görülmektedir.  

 

Ti6Al4V ana malzeme ile mukayese edildiğinde tüm lazer kaynaklı birleĢtirilen 

numunelerin yüzeylerindeki hidroksiapatit birikiminin daha düĢük bulunması, 

kaynak dikiĢinin hidroksiapatitlerin çekirdeklenmesini ve birikimini zorlaĢtırdığı 

anlamına gelmektedir. Lazer kaynak hızı yukarıdaki makro ve mikroyapı inceleme 

bölümlerinde de belirtildiği gibi kaynak metali mikroyapısını, tane boyutunu 

değiĢtirmekte ve kaynak dikiĢi geniĢliğini etkilemektedir. Artan kaynak ilerleme 

hızına bağlı olarak kaynak dikiĢi geniĢliğinin azalması, bu bölgede çekirdeklenen 

hidroksiapatit tutunmasındaki negatif etkiyi azalttığı, dolayısı ile kaynak hızı artıĢına 

bağlı olarak numune yüzeyindeki hidroksiapatit miktarının arttığı düĢünülmektedir. 

Kaynak metali mikroyapısı dikkate alındığında ise artan kaynak ilerleme hızına bağlı 

olarak meydana gelen daha ince taneli yapı dolayısıyla, tane sınırlarında meydana 

gelen yüksek enerji değiĢiminin daha fazla hidroksapatit çekirdeklenmesine ve 

tutunmasına neden olabileceği de düĢünülmektedir. 
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6.5.2.  SBF Ġçerisinde Bekletilen Deney Numunelerinin SEM Ġncelemesi 

 

SBF sıvısı içerisinde 1 gün, 7 gün, 14 gün, 21 ve 28 gün bekletme süresine bağlı 

olarak Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin 

yüzeylerinde biriken hidroksiapatit morfolojisine bekleme süresinin etkisi 

belirlenmiĢtir. Bunun için ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) 

numunelerinin kaynak dikiĢ yüzeyleri SEM aracılığıyla incelenmiĢtir. SBF içerisinde 

bekleme süresine bağlı olarak Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, 

B ve C) numunelerinin kaynak metali yüzeylerinden 1 gün, 7 gün , 14 gün , 21 ve 28 

gün sonunda alınan SEM görüntüleri sırasıyla ġekil 6.17- ġekil 6.20‟de 

gösterilmiĢtir. 

 

 
 

ġekil 6.17. SBF içerisinde bekletilen Ti6Al4V ana malzeme SEM görüntüleri a) 1 

gün, b) 7 gün, c) 14 gün, d) 21 gün, e) 28 gün. 
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ġekil 6.18. SBF içerisinde bekletilen Ti6Al4V 200 cm/dk. lazer kaynak hızlı A 

numunesinin SEM görüntüleri a) 1 gün, b) 7 gün, c) 14 gün, d) 21 gün, e) 

28 gün. 

 

 
 

ġekil 6.19. SBF içerisinde bekletilen Ti6Al4V 250 cm/dk. lazer kaynak hızlı B 

numunesinin SEM görüntüleri a) 1 gün, b) 7 gün, c) 14 gün, d) 21 gün, 

e) 28 gün. 
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ġekil 6.20. SBF içerisinde bekletilen Ti6Al4V 300 cm/dk. lazer kaynak hızlı C 

numunesinin SEM görüntüleri a) 1 gün, b) 7 gün, c) 14 gün, d) 21 gün,   

e) 28 gün. 

 

ġekil 6.17-ġekil 6.20 a‟daki SEM görüntüleri incelendiğinde; Ti6Al4V ana malzeme 

ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numuneleri için de 1. gün SBF içerisinde 

bekletilme sonucunda yüzeyde herhangi bir hidroksiapatit oluĢumuna 

rastlanılmamakta bu sürenin, hidroksiapatit tutunması ve çekirdeklenmesi için yeterli 

gelmediği görülmektedir. ġekil 6.17-ġekil 6.20 b‟deki SBF içerisinde 7. gün sonunda 

yüzeyde üzüm tanecikleri Ģeklinde hidroksiapatit (Hydroxyapatite- Ca10(PO4)6(OH)2) 

çekirdeklenmeleri görülmektedir. ġekil 6.17-ġekil 6.20 c, d ve e‟den görüldüğü gibi 

SBF içerisinde artan bekleme süresine bağlı olarak yüzeydeki hidroksiapatit 

birikimleri de artıĢ göstermektedir. Bu durum aynı zamanda hidroksiapatit 

tabakasının kalınlık artıĢının da bir göstergesi olarak söylenebilir. 28. gün sonunda 

yüzeylerin tamamen hidroksiapatit tabakası ile kaplandığı görülmektedir. 

 

Lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin, farklı kaynak hızlarına bağlı 

farklı ısı girdisi ile birleĢtirilmeleri sebebiyle kaynak dikiĢi ve ITAB morfolojileri ve 

geniĢlikleri farklılık göstermektedir. ġekil 6.18-ġekil 6.20‟deki SEM görüntülerinden 

görüldüğü gibi, bu durum lazer kaynaklı birleĢtirmelerin yüzeylerinde 1-28. gün arası 

meydana gelen hidroksiapatit tabakasında da farklılıklar oluĢturmaktadır. ġekil 
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6.20e‟den görüldüğü gibi lazer kaynaklı birleĢtirmeler içerisinde en fazla 

hidroksiapatit çekirdeklenmesinin C numunesinde meydana geldiği görülmektedir. 

Diğer yandan, Ti6Al4V ana malzeme ile mukayese edildiğinde, tüm lazer kaynaklı 

birleĢtirilen numunelerin kaynak dikiĢ yüzeylerinde meydana gelen hidroksiapatit 

çekirdeklenmesinin, Ti6Al4V ana malzeme üzerindekinden daha az olduğu 

görülmektedir. 

 

Yüzeyde oluĢan hidroksiapatitlerin homojen bir dağılım sergilemediği ve irili ufaklı 

üzüm salkımı Ģeklinde, nano-gözenekli apatit formunda meydana geldiği, yer yer 

mikro çatlakların oluĢtuğu görülmektedir. Hidroksiapatitin ana elementlerini Ca ve P 

oluĢturmaktadır. Benzer Ģekilde, titanyum implantlar üzerindeki Ca-P kaplamanın 

bekleme süresine bağlı olarak kalınlığının arttığı ve bazı çatlaklar sergilediği rapor 

edilmiĢtir [179-181]. Ti6Al4V ana malzeme ile SBF x 1,5 yoğunluktaki yapay vücut 

sıvısı içerisinde yapılan deneylerde ilk olarak yüzeyde heterojen bir Ca-P 

çekirdeklenmesi meydana geldiği belirtilmiĢtir. Bu durumu Ca-P çekirdeklenmeleri 

üzerinden ikincil bir Ca-P çekirdeklenmesi takip ettiğinin ve çekirdeklerin büyümesi 

Ģeklinde tüm yüzeyin kaplanmasının gerçekleĢtiği rapor edilmektedir [182-184]. 

 

6.5.3.  SBF Ġçerisinde Bekletilen Deney Numunelerinin EDS ve Mapping 

(Elementel Haritalama) Ġncelenmeleri 

 

SBF içerisinde bekleme süresine bağlı olarak Ti6Al4V ana malzeme yüzeyinden ve 

lazer kaynaklı B numunesi kaynak metali yüzeyinden 7. gün sonunda alınan SEM 

görüntüsü ve EDS analiz sonucu sırasıyla ġekil 6.21- ġekil 6.22‟de gösterilmiĢtir. 
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ġekil 6.21. SBF içerisinde 7 gün bekletilen Ti6Al4V ana malzemenin SEM 

görüntüsü ve EDS analizi. 

 

ġekil 6.21 Ti6Al4V ana malzeme yüzeyinden 7. gün sonunda alınan SEM 

görüntüleri ve EDS analiz sonuçlarına bakıldığında, yüzeyde oluĢan üzüm salkımı 

Ģeklindeki parlak beyaz yapı üzerinden alınan 1 numaralı EDS analizinde % 23,50 

Ca ve % 9,34 P elementleri tespit edilmiĢtir. Ana malzeme yüzeyinden alınan 2 

numaralı EDS analizinde ise bu elementlere rastlanmamakla birlikte, ana malzeme 

içerisinde bulunan elementler görüntülenmektedir. Ti6Al4V ana malzeme yüzeyinde 

belirlenen Ca ve P elementleri varlığı yüzeyde hidroksiapatit tabakasının oluĢmaya 

baĢladığına iĢaret etmektedir. 
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ġekil 6.22. SBF içerisinde 7 gün bekletilen lazer kaynaklı B numunesinin SEM 

görüntüsü ve EDS analizi. 

 

ġekil 6.22 lazer kaynaklı B numunesi kaynak dikiĢi yüzeyinden 7. gün sonunda 

alınan SEM görüntüleri ve EDS analiz sonuçlarına bakıldığında, yüzeyde oluĢan ufak 

parlak beyaz yuvarlak yapılar üzerinden alınan 1 numaralı EDS analizinde % 7,46 Ca 

ve % 9,65 P elementleri tespit edilmiĢtir.  Sırasıyla ġekil 6.21 Ti6Al4V ana malzeme 

ve ġekil 6.22 lazer kaynaklı B numunesi kaynak metali yüzeylerinden 7. gün 

sonunda alınan SEM görüntüleri ve EDS analiz sonuçlarında Ca ve P elementlerinin 

varlığı hidroksiapatit tabakasının oluĢmaya baĢladığına iĢaret etmektedir. SEM 

görüntüsünde Ti6Al4V ana malzeme üzerinde oluĢmaya baĢlayan hidroksiapatitlerin 

daha büyük hacimsel boyutlarda, üzüm salkımı Ģeklinde ve daha yoğun oluĢumu 

göze çarparken, lazer kaynaklı B numunesinde apatitlerin daha küçük hacimsel 

boyutlarda ve heterojen bir dağılım sergilediği görülmektedir. EDS analiz 
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sonuçlarında apatitin kimyasal bileĢimini oluĢturan Ca ve P miktarları 

değerlendirildiğinde Ti6Al4V alaĢım malzemenin yüzeyinde oluĢan apatitin 

oranlarının daha yüksek olduğu dikkat çekmektedir. 

 

SBF içerisinde bekleme süresine bağlı olarak Ti6Al4V ana malzeme yüzeyinden ve 

lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin kaynak metali yüzeylerinden 14. 

gün sonunda alınan SEM görüntüsü üzerinden EDS analizi ve mapping (elementel 

haritalama) sonuçları sırasıyla ġekil 6.23- ġekil 6.26‟da gösterilmiĢtir. 

 

 
 

ġekil 6.23. SBF içerisinde 14 gün bekletilen Ti6Al4V ana malzeme, a) SEM 

görüntüsü, b) Elementel haritalama sonuçları ve c) EDS analizi. 
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ġekil 6.24. SBF içerisinde 14 gün bekletilen Ti6Al4V 200 cm/dk. lazer kaynak hızlı 

A numunesinin, a) SEM görüntüsü, b) Elementel haritalama sonuçları ve 

c) EDS analizi. 
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ġekil 6.25. SBF içerisinde 14 gün bekletilen Ti6Al4V 250 cm/dk. lazer kaynak hızlı  

B numunesinin, a) SEM görüntüsü, b) Elementel haritalama sonuçları ve 

c) EDS analizi. 
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ġekil 6.26. SBF içerisinde 14 gün bekletilen Ti6Al4V 300 cm/dk. lazer kaynak hızlı  

C numunesinin, a) SEM görüntüsü, b) Elementel haritalama sonuçları ve 

c) EDS analizi. 

 

Sırasıyla, ġekil 6.23‟deki Ti6Al4V ana malzeme ve ġekil 6.24- ġekil 6.27‟deki lazer 

kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin kaynak metali yüzeylerinden 14. gün 

sonunda alınan SEM görüntüleri ve elementel haritama analizleri verilmiĢtir. 

Elementel haritalama (mapping) ve EDS analiz sonuçları incelendiğinde; numune 

yüzeylerinde Ti6Al4V ana bileĢiminde bulunan Ti, Al ve V elementleri varlığının 

yanısıra Ca ve P elementlerinin varlığı da hidroksiapatit oluĢumuna iĢaret etmektedir.  

EDS analiz sonuçlarında apatitin kimyasal bileĢimini oluĢturan Ca ve P miktarları 

değerlendirildiğinde; SBF içerisinde 14. gün bekletme sonunda yüzeyde bulunan Ca 
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miktarı, Ti6Al4V ana malzemesi için % 32,92 olarak tespit edilmiĢtir. Ca miktarı 

lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numuneleri için sırasıyla, % 7,48, % 19,56 ve % 

39,14 olarak belirlenmiĢtir. P elementi ise Ti6Al4V ana malzemesi için % 19,49 

olarak tespit edilirken lazer kaynaklı A, B ve C numuneleri için sırasıyla % 4,36, % 

12,04 ve % 11,83 olarak belirlenmiĢtir. Sonuçlardan da görüldüğü gibi, yüzeyde 

oluĢan ve hidroksiapatitin ana elementlerinden olan Ca ve P elementlerinin miktarları 

daha yüksek lazer kaynak hızlarında birleĢtirilen numunelerde daha fazla miktarlarda 

tespit edilmiĢtir. Sonuç olarak, kaynak hızı artıĢına bağlı olarak, kaynaklı numune 

yüzeyinde oluĢan apatit oranlarının daha yüksek olduğu dikkat çekmektedir. 

 

Benzer Ģekilde, B. Yılmaz ve ark. [185] çalıĢmalarında; titanyum alaĢımı 1,5×SBF 

içerisinde 7.gün bekletilmesi sonucu Ca-P kristallerinin çekirdeklenmiĢ olduğu ve 

yeni kristallerin bu çekirdekler üzerinde büyümekte olduğunu belirtmiĢlerdir. Ayrıca, 

oluĢan Ca-P tabakanın morfolojisinde bekleme süresi arttıkça önemli ölçüde bir 

değiĢiklik görülmemiĢtir. Ancak, Ca-P birikimi küçük parçacıklar Ģeklinde baĢlamıĢ 

ve ilerleyen günlerde daha büyük yarım kürecikler halini almıĢtır. 1,5×SBF‟de 14. 

günde yan yana büyük globüllerin oluĢmuĢ olduğu, bu yapının 21. günde ise daha da 

büyüdüğü görülmüĢtür. 

 

SBF içerisinde bekletilen numune yüzeyleri 28. günün sonunda tamamen 

hidroksiapatit mineralleriyle kaplanmıĢtır. 28 gün sonunda Ti6Al4V alaĢımı ve lazer 

kaynaklı birleĢtirilen numunelerden alınan SEM görüntülerinin yanı sıra elementel 

haritalama analiz sonuçları sırasıyla ġekil 6.27 – ġekil 6.30‟da gösterilmiĢtir. 
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ġekil 6.27. SBF içerisinde 28 gün bekletilen Ti6Al4V ana malzeme, a) SEM 

görüntüsü üzerinden alınan EDS analizi, b) Elementel haritalama 

sonuçlar. 
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ġekil 6.28. SBF içerisinde 28 gün bekletilen lazer kaynaklı A numunesi, a) SEM 

görüntüsü üzerinden alınan EDS analizi, b) Elementel haritalama 

sonuçları. 
 

 
 

ġekil 6.29. SBF içerisinde 28 gün bekletilen lazer kaynaklı B numunesi, a) SEM 

görüntüsü üzerinden alınan EDS analizi, b) Elementel haritalama 

sonuçları. 
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ġekil 6.30. SBF içerisinde 28 gün bekletilen lazer kaynaklı C numunesi, a) SEM 

görüntüsü üzerinden alınan EDS analizi, b) Elementel haritalama 

sonuçları. 

 

ġekil 6.27-ġekil 6.30 a‟dan EDS analiz sonuçları değerlendirildiğinde; SBF 

içerisinde 28 gün bekletilen Ti6Al4V alaĢımı ve lazer kaynaklı birleĢtirilen 

numunelerin kaynak metali yüzeylerinde oluĢan hidroksiapatit kaplaması üzerinden 

yapılan analiz sonucu, artan bekletme süresine bağlı Ca ve P miktarlarında artıĢ 

yönünde değiĢim gösterdiği belirlenmiĢtir. 28. gün sonunda alınan EDS analizleri 

değerlendirildiğinde; Ti6Al4V ana malzeme üzerinde oluĢan Ca miktarı % 52,65 

olarak belirlenirken, lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numuneleri için sırasıyla 

Ca değeri % 27,81, % 32,92 ve % 38,35 olarak, artan kaynak hızı değiĢimine oranla 

artıĢ göstermektedir. Ti6Al4V ana malzeme üzerinde oluĢan P miktarı ise en yüksek 

ana malzemeden % 25,68 olarak belirlenirken, lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) 

numuneleri için sırasıyla P değerleri % 14,36, % 16,92 ve % 20,02 olarak, artan 

kaynak hızı değiĢimine bağlı olarak artıĢ göstermektedir. Bu değerler, 14. gün 

sonucunda alınan Ca ve P miktarları değerlendirildiğinde bekletme süresinin 

uzamasıyla apatit katmanının artıĢı olarak düĢünülebilir. Diğer bir ifadeyle; SBF 

içerisinde artan bekletme süresine bağlı olarak numune yüzeylerinde apatit 

geliĢiminin hızlanması olarak değerlendirilebilir. Aynı zamanda artan kaynak hızına 
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bağlı olarak lazer kaynaklı birleĢtirilen numune yüzeylerinde apatit geliĢiminin daha 

fazla olduğuna iĢaret etmektedir. Lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numune 

yüzeyleri ile TiAl4V ana malzeme mukayese edildiğinde, Ti6Al4V ana malzemenin 

tüm kaynaklı numunelere kıyasla daha fazla hidroksiapatit oluĢturduğu gözlenmiĢtir. 

Diğer bir ifadeyle; lazer kaynaklı birleĢtirilen tüm numunelerdeki Ca ve P 

elementlerinin miktarlarının, Ti6Al4V ana malzemesinden daha düĢük olduğu 

bulunmuĢtur. Kaynak hızındaki artıĢın bir sonucu olarak Ca ve P oranlarının arttığı 

tespit edilmiĢtir. Daha önce mikroyapı incelemeleri kısmında da belirtildiği gibi 

Ti6Al4V alaĢımına uygulanan lazer kaynak iĢlemi, α + β fazlarından oluĢan Ti6Al4V 

ana malzeme mikroyapısının kaynak bölgesinde α‟ martenzit yapısına dönüĢtüğü 

belirlenmiĢtir. Bu nedenle, Ti6Al4V ana malzemeye kıyasla, lazer kaynaklı 

birleĢtirmelerin kaynak dikiĢindeki daha kolonsal β taneleri içerisindeki daha sert ve 

gevrek yapıdaki α‟ martenzit yapısının daha az hidroksiapatit çekirdeklenmesine 

neden olduğu düĢünülmektedir. 

 

ġekil 6.27- ġekil 6.30 b‟ deki, elementel haritalama analiz sonuçlarında görüldüğü 

üzere; numune yüzeyinde Ca, O ve P elementlerinin tamamen dağılım göstermesi 

yüzeyde hidroksiapatit (HA), Ca10(PO4)6(OH)2, kaplamanın meydana geldiğini 

göstermektedirler. SEM görüntülerinde hidroksiapatit katmanının nano boyutta 

tübular kristalik yapı Ģeklinde ve yer yer küresel formlarda numune yüzeyini 

tamamen kapladığı görülmektedir. Kaplanan tabakada meydana gelen mikro 

çatlaklardan ise Ti6Al4V alaĢımı bileĢimindeki elementlerin varlığı da haritalama 

analiz sonuçlarında göze çarpmaktadır. Gua vd. [186], yaptıkları çalıĢmada, Ti6Al4V 

numune yüzeyindeki HA kaplamalarında da benzer bulgular gözlemlemiĢ ve oluĢan 

çatlakların, kaplama yüzeyi ve SBF arasındaki difüzyon ve reaksiyondan 

kaynaklandığını bildirmiĢtir. 

 

Ti6Al4V ana malzeme numune yüzeyinde, 28 gün bekletilme sonrasında Ca/P oranı 

yaklaĢık olarak 2,05 iken, sırasıyla lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) 

numunelerinin Ca/P oranı yaklaĢık olarak 1.93, 1,94 ve 1,92 olarak hesaplanmıĢtır. 

Apatit oluĢumunun baĢladığı ilk zamanlarda numunelerin üzerinden yapılan EDS 

analizlerinde bu oranlar kaynaklı numunelerde daha az bulunmuĢtur (yaklaĢık olarak 

0.4-0.8). 
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Bilindiği gibi hidroksiapatit kaplanmıĢ implantlar, kemik dokusuyla kısa sürede 

güçlü bağlar oluĢturarak, daha kısa sürede iyileĢmenin gerçekleĢmesine olanak 

sağlamaktadır. Saf hidroksiapatit kompozisyonunda ağırlıkça % 39,68 Ca ve % 18,45 

P  bulunmaktadır. Buna göre ağırlıkça Ca/P oranı 2,151‟dir (bu durumda molar oranı 

1,67‟ye eĢit olacaktır). Teorik olarak hidroksiapatit yapısının stokiyometrik Ca/P 

değeri 1,67 dir [187]. Ancak, doymuĢ çözelti içerisinde farklı türde Ca/P oranları 

oluĢabilmektedir. 

 

SBF içerisinde 28 gün bekletilen numunelerin özellikle kaynak dikiĢlerinin üzerinde 

geliĢen hidroksiapatit yapısı EDS ile karakterize edildiğinde; apatit bünyesinde 

bulunan biyoaktif Ca ve P iyonlarının (Ca/P) hidroksiapatitin stokiyometrik değeri 

olan 1.67‟ nin üstündeki değerlerde tespit edilmiĢtir. Ca/P molar oranlarına sahip 

hiçbir kararlı kalsiyum fosfat bileĢiği bilinmediğinden, bu bileĢenlerin numune 

yüzeyinde iyonlar halinde bulunduğu farz edilebilir [188]. 

 

6.5.4.  SBF Ġçerisinde Bekletilen Deney Numunelerinin Yüzeyinde OluĢan 

Hidroksiapatit Tane Boyutu Ölçümü 

 

Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin 

tamamı 28. gün sonunda hidroksiapatit tabakası ile kaplanmıĢtır. OluĢan 

hidroksiapatit boyutlarının irili ufaklı ve dağılımının heterojen bir biçimde meydana 

geldiği SEM incelemelerinden görülmektedir. Bu nedenle, SBF içerisinde bekletilen 

numune yüzeyleri 28. günün sonunda yüksek büyütme SEM görüntüleri üzerinden 

hidroksiapatit tane boyutu ölçümü gerçekleĢtirilmiĢtir. Farklı boyutlardaki 

hidroksiapatit oluĢumlarından 20 adet (numunelerin 1/3‟ü) tane boyut ölçümü 

gerçekleĢtirilerek ortalama tane boyutu hesaplanmıĢtır. 28 gün sonunda Ti6Al4V ana 

malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinden alınan yüksek 

büyütme SEM görüntüleri üzerinden alınan hidroksiapatit boyut analiz sonuçları 

sırasıyla ġekil 6.31 a, b, c ve d‟de gösterilmiĢtir. 
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ġekil 6.31. SBF içerisinde 28 gün bekletilen, a) Ti6Al4V ana malzeme, b) Lazer 

kaynaklı A numunesi, b) Lazer kaynaklı B numunesi, c) Lazer kaynaklı 

C numunesi hidroksiapatit tane boyutu ölçümü. 

 

ġekil 6.31 a, b, c ve d incelendiğinde; sırasıyla Ti6Al4V ana malzeme ve lazer 

kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin kaynak bölgesinden alınan yakın 

büyütmelerdeki SEM görüntülerinde yüzeyde meydana gelen irili ufaklı üzüm 

salkımı Ģeklinde gözenekli yapıda hidroksiapatit tabakası ve kılcal çatlaklar net bir 

Ģekilde görülmektedir. Ti6Al4V alaĢım malzeme yüzeyleri üzerindeki gözenekli 
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nano yapılar, implant malzemelerinde önemli bir rol oynar. Çünkü bu tür yapılar 

vücut sıvılarının yüzeye nüfuziyetini arttırır ve yüzey üzerinde, yeni kemik dokusu 

büyümesini kolaylaĢtırır [189]. Gözenekli bir nano yapının, fizyolojik ortamda, daha 

yüksek yüzey enerjisi ve daha büyük yüzey alanı nedeniyle implant yüzeyine kemik 

bağlanma yeteneklerini artırabileceği rapor edilmiĢtir [188,190]. 

 

ġekil 6.31 a-d‟ den alınan hidroksiapatit tane boyutu ölçüm sonuçlarına göre; 

Ti6Al4V ana malzeme yüzeyinde meydana gelen apatit tane boyutu ortalama 

14,9µm olarak ölçülmüĢtür. Lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numuneleri kaynak 

bölgesinde meydana gelen apatit tane boyutu sırasıyla ortalama 13,35µm, 13,40µm 

ve 13,98µm olduğu belirlenmiĢtir. Bu sonuç, Ti6Al4V ana malzeme yüzeyinde 

meydana gelen hidroksiapatit tanelerinin, lazer kaynakla birleĢtirilen numunelere 

kıyasla daha iri boyutta oluĢtuğuna iĢaret etmektedir. Ayrıca, artan kaynak hızına 

bağlı olarak lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numune yüzeylerinde meydana 

gelen hidroksiapatit partikül boyutunun da artıĢ gösterdiği belirlenmiĢtir. 

 

Saha ve ark. [191] azalan ısı girdisi ile kaynak dikiĢ geniĢliğinin azaldığını, erimiĢ 

olan ana malzeme miktarının ısı girdisinin azalan değeriyle azaldığını bildirmiĢtir. 

Kaynak hızı arttıkça ısı girdisi azalır ve daha hızlı soğutma oranları daha ince 

tanelerin oluĢmasına ve daha ince dikiĢ geniĢliğine neden olur. Ġmplant yüzeylerinde 

hidroksiapatit çekirdeklenmesini etkileyen önemli parametrelerden biri de yüzey 

enerjisidir [192-195]. Genel olarak, tane sınırları yüksek bir enerji seviyesine 

sahiptir. Daha ince tane yapısı “daha yüksek enerji durumuna” sahip olduğu için 

hidroksiapatitin çekirdeklenme miktarının numune yüzeylerinde arttığı 

düĢünülmektedir. Bu nedenle, daha yüksek kaynak hızlarında birleĢtirilen 

numunelerin daha ince tane yapısına sahip olması daha yüksek miktarda ve boyutta 

hidroksiapatit partikülleri oluĢumuna neden olduğu düĢünülmektedir.  

 

6.5.5.  SBF Ġçerisinde Bekletilen Deney Numunelerinin XRD Analiz Sonuçları 

 

28. gün sonunda tüm yüzeyi hidroksiapatit ile kaplanan Ti6Al4V ana malzeme ve 

lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinden ve hidroksiapatit kaplama 
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öncesi ticari olarak temin edilen Ti6Al4V ana malzemeden XRD analizleri alınmıĢ 

ve sonuçlar ġekil 6.32‟de gösterilmiĢtir. 

 

 
 

ġekil 6.32. SBF içerisinde bekletme öncesi ticari olarak temin edilen Ti6Al4V ana 

malzeme ve SBF içerisinde 28 gün bekletilen Ti6Al4V ana malzeme ile 

lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numuneleri XRD analiz sonuçları. 

 

ġekil 6.32‟den görüldüğü gibi SBF içerisinde bekletme öncesinde ticari olarak temin 

edilen Ti6Al4V alaĢım malzeme XRD grafikleri, SBF içerisinde 28 gün bekletme 

sonrasında oluĢan (kaplama öncesinde olmayan) numune yüzeyinde hidroksiapatit 

(HA) oluĢumuna ait Ca10 (PO4)6 (OH)2 piklerini vermektedir. SBF içerisinde 

bekletilmiĢ Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı birleĢtirilen numune 

yüzeylerinden her ne kadar HA pikleri alınsa da yüzey kaplamasının altından aynı 

zamanda az da olsa Ti6Al4V ana malzemeye ait pikler de görülmektedir. Kaplama 

iĢleminden sonra XRD analizinde Ti6Al4V piklerinin varlığı, X-ıĢınlarının 

kaplanmıĢ tabakanın altına nüfuz etmesinin bir sonucu olabilir. 
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Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numuneleri için, SBF 

içerisinde 28 gün bekletilme sonrası, en yüksek hidroksiapatitin pikleri 2θ civarında 

30–35 °'de ortaya çıkmıĢtır. SBF de bekletilen Ti6Al4V ana malzeme ve lazer 

kaynaklı birleĢtirilen A, B ve C numunelerinin XRD analizlerinden görüldüğü gibi; 

en yüksek hidroksiapatit piki Ti6Al4V ana malzemede tespit edilmiĢtir. Lazer 

kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numuneleri için XRD analizleri incelendiğinde, artan 

kaynak hızı ile hidroksiapatit piklerinde belirgin bir artıĢ gözlenmektedir. 

Hidroksiapatite karĢılık gelen pikler, daha yüksek lazer kaynak hızıyla birleĢtirilen 

numuneler için, daha düĢük lazer kaynak hızıyla birleĢtirilen numunelerden daha 

yüksektir. Bu durumdan anlaĢıldığı üzere XRD analiz sonuçları, EDS ve SEM 

analizini doğrular niteliktedir ve paralellik göstermektedir. 

 

6.5.6.  SBF Ġçerisinde Bekletilen Deney Numunelerinin Ağırlık Kaybı Sonuçları 

 

ġekil 6.33‟de Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) 

numunelerinin yüzeylerinde oluĢan hidroksiapatitin temizlenmesine bağlı olarak 

ortaya çıkan ağırlık kayıpları grafiksel olarak gösterilmiĢtir. 

 

 
 

ġekil 6.33. SBF içerisinde 28 gün bekletilen Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı 

Ti6Al4V (A, B ve C) numuneleri ağırlık kaybı grafiği. 
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ġekil 6.33' deki grafikler incelendiğinde; SBF içerisinde artan tutma süresine bağlı 

olarak ağırlık kaybının arttığını göstermektedir. Ti6Al4V alaĢım malzemenin lazer 

kaynağı sonrası kaynak metalinin ve ısı tesiri altındaki bölgenin (ITAB) kaynak ısıl 

döngüsünden etkilendiği ve birincil kaba taneli β içerisinde α‟ martenzit fazına 

dönüĢtüğü bildirilmiĢtir [161-164]. Mikroyapıdaki bu dönüĢüm, ITAB ve kaynak 

metalindeki tane büyüklüğündeki değiĢim ve malzemenin yüzey enerjisinin 

değiĢmesine neden olur. Ayrıca yüzey enerjisindeki değiĢimin bir sonucu olarak, HA 

tabakası yüzeyde gevĢek bir Ģekilde ve daha ince bir yapı olarak meydana gelir. Bu 

durum, yüzeyde daha az HA tutunmasına ve yüzeyin daha fazla SBF sıvısına maruz 

kalmasının bir sonucu olarak yüzey aĢınması nedeniyle daha fazla ağırlık kaybına 

neden olur. Hidroksiapatit kaplamaların biyolojik korozyonda gecikme yarattığı 

önceki çalıĢmalarda bildirilmiĢtir [189]. Narayanan vd [196], Ti6Al4V alaĢım 

malzemesinin, SBF‟ye daldırma iĢleminin ilk haftalarında, yüzeye gevĢekçe tutulan 

apatit kaplamaların büyük miktarının SBF içerisinde çözüldüğünü ve Ti6Al4V 

alaĢım malzeme yüzeyini terk ederek yüzeyi istenmeyen çevre sıvılarına maruz 

bıraktığını belirtmiĢlerdir. 

 

En düĢük lazer kaynak hızında birleĢtirilen A numunesinin, diğer lazer kaynaklı 

birleĢtirilen numunelere kıyasla en fazla ağırlık kaybına uğradığı görülmüĢtür. Lazer 

kaynak hızının artıĢına bağlı olarak numunelerdeki ağırlık kayıpları azalma 

göstermektedir. Buna göre, numunelerde meydana gelen ağırlık kayıplarının, kaynak 

hızındaki artıĢa bağlı olarak azaldığı tespit edilmiĢtir. Kaynak metali 

mikroyapısındaki dönüĢüm, yüzeyin enerji bakımından düĢük olmasına ve yüksek ısı 

girdisine göre korozyon açısından yarı kararlı olmasına neden olmuĢtur. Bu, yüzeyin 

daha kolay çözülmesine ve daha fazla ağırlık kaybına neden olmaktadır. Daha 

yüksek kaynak hızlarında ve dolayısıyla daha düĢük ısı girdilerinde kaynak yapılan 

numuneler daha az ağırlık kaybı göstermektedir. 

 

6.5.7.  SBF Ġçerisinde Bekletilen Deney Numunelerinin Korozyon Hızı Sonuçları 

 

Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin SBF 

içerisinde 28 gün bekletilmesi sonucu meydana gelen ağırlık kayıplarından korozyon 

hızı formülüne göre korozyon hızları hesaplanarak ġekil 6.34‟de gösterilmiĢtir. 
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ġekil 6.34. SBF içerisinde 28 gün bekletilen Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı 

Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerin korozyon hızı grafiği. 

 

ġekil 6.34‟ den görüldüğü gibi lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerin 

korozyon hızlarının daha yüksek olması, kaynak metalinin dönüĢmüĢ mikroyapısına 

bağlıdır. Kaynak sonrası yapının martenzitik α‟, fazına dönüĢtüğü daha önce de 

belirtilmiĢtir. Mikroyapıdaki dönüĢmüĢ bu α‟ yapı solüsyon ortamında farklı 

elektrokimyasal aktivitelere yol açabilir. Dai vd [197], α-Ti ile karĢılaĢtırıldığında, 

martensitik α‟ fazının metastabil (yarı kararlı) olduğunu ve korozyon açısından “daha 

yüksek enerjiye” sahip olması sebebiyle α' fazı titanyumun daha kolay çözünmesine 

izin verdiğini rapor etmiĢtir. Kendiliğinden pasif film oluĢturan metallerdeki oksit 

filmi, tane sınırlarında meydana gelir. Ti6Al4V ana malzemesinin, lazer kaynaklı 

Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin kaynak bölgesinden daha ince taneli bir yapıya 

sahip olması ve daha düĢük yüzey enerjisine sahip olması, yüzeyinde daha yoğun bir 

pasif tabakanın oluĢmasına ve nispeten daha kararlı davranmasına yol açtığına 

inanılmaktadır. Bu durumda daha yüksek enerjili lazer kaynaklı birleĢtirmelerin 

korozyon hızlarının, Ti6Al4V ana malzemesine göre daha yüksek olmasına neden 

olduğu düĢünülmektedir. Dolayısı ile lazer kaynak iĢleminin, Ti6Al4V alaĢım 

malzemesinin biyokorozyon özelliklerini olumsuz etkilediği söylenebilir. 

 

Lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerin korozyon oranının kaynak 

hızındaki artıĢla azaldığı gözlenmiĢtir. Kaynak hızı arttıkça ısı girdisi azalmıĢ ve 
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daha hızlı soğutma oranları kaynak metalinin katılaĢması sırasında daha düĢük ısı 

girdisine bağlı olarak daha ince taneciklerin oluĢmasına neden olmuĢtur [198]. 

Küçük tane boyutu daha fazla tane sınırı oluĢturur, bunun sonucu olarak, küçük 

taneli mikroyapıdaki korozyon oranı kaba taneli mikroyapıya göre yavaĢlamıĢtır 

[199]. Ayrıca, kaynak metali mikroyapısındaki dönüĢüm, yüksek ısı girdisine göre 

yüzeyin enerji bakımından düĢük olmasına ve korozyon açısından yarı kararlı 

olmasına neden olmuĢtur. Buna göre, daha yüksek kaynak hızında ve dolayısıyla 

daha düĢük ısı girdisinde birleĢtirilen numuneler daha yüksek pasifliğe sahip bir film 

tabakası oluĢturma potansiyeline sahip olduklarından korozyona karĢı dirençlerinin 

daha yüksek olduğu düĢünülmektedir. Bu nedenle, artan lazer kaynak hızının, lazer 

kaynaklı birleĢtirilen numunelerinin biyokorozyon davranıĢlarını iyileĢtirdiği 

söylenebilir.  
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BÖLÜM 7 

 

7. GENEL SONUÇLAR 

 

Bu çalıĢmada, biyomedikal alanda sıklıkla kullanılan Ti6Al4V alaĢım malzemesinin 

farklı kaynak hızlarında CO2 lazer kaynak iĢlemi ile baĢarılı bir Ģekilde birleĢtirilmesi 

gerçekleĢtirilmiĢtir. BirleĢtirme sonrası elde edilen lazer kaynaklı birleĢtirmelerin 

mikroyapı ve mekanik özelliklerinin araĢtırılmasının yanısıra kaynak termal 

çevriminin lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin biyoaktivite ve 

biyokorozyon davranıĢları üzerindeki etkileri incelenmiĢtir. Bu amaçla, Ti6Al4V ana 

malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numuneleri in-vitro olarak test 

edilmek suretiyle, SBF içerisinde 1 gün, 7 gün, 14 gün, 21 ve 28 gün süreyle 

tutulmuĢ ve her bir bekleme süresi ardından biyoaktivite testleri gerçekleĢtirilmiĢtir. 

Lazer kaynaklı birleĢtirilen Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin biyoaktivite ve 

biyokorozyon özellikleri, Ti6Al4V ana malzeme ile muyakeyese edilmiĢ ve lazer 

kaynak hızı değiĢiminin biyoaktivite ve biyokorozyon özellikleri değiĢimine etkisi 

incelenmiĢtir. ÇalıĢmada elde edilen bulgular aĢağıda özetlenmiĢtir. 

 

 Farklı kaynak hızlarında birleĢtirilmiĢ lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) 

numunelerinin radyografik muayene ve sıvı penetrant muayeneleri sonucunda 

kaynak dikiĢine dik çatlaklar gözlenmiĢtir. Artan kaynak hızıyla, diğer bir 

deyiĢle azalan ısı girdisi ile çatlak sayısı ve underfill (kaynak dikiĢinde 

çöküntü) miktarının azaldığı tespit edilmiĢtir. Kaynak dikiĢinde oluĢan 

çatlaklar, Ti6Al4V alaĢım malzemenin, dönüĢüm gösteren alfa-beta alaĢımı 

olması sebebiyle, kaynak ısı girdisine bağlı kaynak dikiĢinde oluĢan 

martenzitik α‟ dönüĢümü sırasında oluĢan süneklik kaybı ile iliĢkili olduğu 

düĢünülmektedir. 

 

 Kaynak dikiĢi makro görüntü incelemelerinden dikiĢ Ģekli, artan kaynak hızı 

için daha geniĢ kadeh Ģeklinden, Ģarap kadehi Ģekline değiĢmiĢtir. Kaynak hızı 
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arttıkça nüfuziyet derinlikleri azalmıĢtır. Kaynak hızı 200 cm/dk‟dan, 300 

cm/dk‟ya değiĢtiğinde, temel olarak ısı enerjisi değeri de 0,09 kJ/mm „den, 

0,06 kJ/mm'ye düĢmektedir. Kaynak hızı arttıkça, ısı girdisi azalmasına bağlı 

olarak, nüfuziyet azalmaktadır. Buna göre, kaynak dikiĢinin boyutlarında, artan 

kaynak hızı ile birlikte önemli bir daralma oluĢtuğu söylenebilir. Kaynak hızı 

artıĢına bağlı olarak ve ısı girdisi azalması ile daha az miktarda metalin 

eriyerek kaynak dikiĢinin daraldığı düĢünülmektedir. 

 

 Ti6Al4V ana malzeme koyu renkli β fazı ve açık renkli α matristen oluĢan tipik 

bir α-β alaĢımı yapısından meydana gelmiĢtir. Lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B 

ve C) numunelerinin kaynak metali mikroyapısı, katılaĢma sırasında oluĢan 

kaba kolonsal birincil β taneleri içerisinde, α‟ martenzit ve tane sınırı α (T.S. 

α)‟ fazlarından oluĢtuğu görülmektedir. A numunesi kaynak metalinin kaba 

taneli kolonsal β içerisinde sepet örgüsü Ģeklinde (basket weave), α‟ martenzit 

fazından oluĢurken B ve C numunesi kaynak metalinin daha uzun iğnesel 

asiküler α‟ martenzit fazından oluĢtuğu görülmektedir. ITAB mikroyapısı 

kaynak metalinin yakınındaki bölgede ağırlıklı olarak α′ martenzitten meydana 

gelirken, az miktarda birincil α fazından oluĢmakta olduğu, ana malzemeye 

doğru gidildikçe az miktarda α′ martenzit, taneler arası β ve ağırlıklı olarak 

birincil α fazlarından meydana geldiği belirlenmiĢtir. Lazer kaynaklı Ti6Al4V 

A ve B numunelerine kıyasla daha yüksek kaynak hızı (300cm/dk) ile 

birleĢtirilmiĢ C numunesi kaynak metalinde ve ITAB‟da kolonsal β tane 

boyutlarının daha küçük oluĢtuğu açıkça görülmektedir. Kaynak hızı arttıkça, 

diğer bir ifade ile kaynak ısı girdisi azaldıkça ITAB ve kaynak metali tane 

boyutları azaldığı görülmektedir. Genel olarak daha yüksek kaynak ilerleme 

hızlarına, diğer bir deyiĢle daha düĢük ısı girdisine bağlı hızlı soğuma 

nedeniyle, daha küçük tane boyutlu kolonsal birincil β taneleri içerisinde daha 

yüksek martenzit hacim oranına sahip asiküler α' yapısını meydana geldiği 

görülmektedir. 

 

 Ti6Al4V ana malzeme çekme dayanımı 1000 MPa, akma dayanımı 880 MPa 

ve yüzde uzama miktarı ise % 6 olarak belirlenmiĢtir. Tüm lazer kaynaklı 

numunelerin çekme dayanımları ve yüzde uzama miktarları Ti6Al4V ana 
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malzemeye kıyasla daha düĢük bulunmuĢtur.  Kaynak dikiĢinde oluĢan 

çöküntüler (underfill), kaynak dikiĢinde oluĢan mikroçatlaklar ve gevrek 

mikroyapısal dönüĢümler kaynaklı birleĢtirmelerin, mekanik dayanımının 

düĢmesine sebebiyet vermektedir. Farklı lazer kaynak hızlarında birleĢtirilen 

Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin çekme dayanımları 640 MPa, 809 MPa ve 

710 MPa olarak tespit edilmiĢ, yüzde uzama miktarları ise sırasıyla, % 3, % 5 

ve % 4,5 olarak belirlenmiĢtir. Daha yüksek kaynak hızı nedeniyle daha dar bir 

kaynak dikiĢi oluĢumu ve mikroyapının daha ince taneli oluĢumu, daha yüksek 

uzamanın yanısıra daha yüksek dayanıma neden olmuĢtur. Kaynak hızının 250 

cm/dk‟dan 300 cm/dk‟ya yükselmesiyle çekme dayanımı ve uzama miktarı 

hafif bir azalma göstermektedir. Artan kaynak hızında, daha düĢük ısı 

girdisinde, hızlı soğuma rejiminin kaynak metalinin katılaĢması sırasında daha 

yüksek sertlikte iğnesel martenzit fazı hacim artıĢına bağlı olarak düĢük 

sünekliliğe yol açtığı düĢünülmektedir. 

 

 Genel olarak, tüm lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin çekme 

testi sonrasında kopma bölgesinin kaynak dikiĢinin hemen bitiminden yani 

kaynak metali-ITAB arayüzünden meydana geldiği görülmüĢtür. Kırılma 

yüzeyleri düĢük büyütme SEM resimlerinden görüldüğü gibi, çekme testi 

sonrası numunelerde herhangi bir kesit daralması meydana gelmemesi ve 

yüksek büyütmedeki klivaj düzlemsel yapılar kırılmanın gevrek bir biçimde 

meydana geldiğini göstermektedir. Kaynak metali ve hemen bitimindeki 

bölgede sert yapıda oluĢan martenzit yapının da gevrek kırılmada etkin rol 

oynadığı düĢünülmektedir. A numunesi kırık yüzey SEM görüntüsünde 

yüzeyde düzlemsel mikroçatlak oluĢumu gözlenmiĢtir. Lazer kaynaklı tüm 

Ti6Al4V birleĢtirmelerinin kaynak metali kırık yüzey yapısında herhangi bir 

çökelti, inklüzyon vs. oluĢumu meydana gelmediği görülmektedir. 

 

 Ti6Al4V ana malzeme sertliği ise ortalama 355 HV0.5 olarak belirlenmiĢtir. 

Yüksek ısı girdisiyle diğer bir ifadeyle, düĢük kaynak ilerleme hızıyla (200 

cm/dk) birleĢtirilen A numunesinin kaynak metali sertliği ortalama 522 HV0.5 

olarak bulunmuĢtur. Sırasıyla daha yüksek kaynak hızları olan 250 cm/dk ve 

300 cm/dk hızlarda birleĢtirilen B ve C numunelerinin ortalama kaynak metali 
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sertlikleri ise 525 HV0.5 ve 557 HV0.5 olarak belirlenmiĢtir. Kaynak termal 

çevrimine bağlı olarak ilave metal kullanmadan gerçekleĢtirilen 

birleĢtirmelerde yapısal dönüĢüm ürünü olan martenzit yapısından dolayı 

kaynak metali sertliğinin birbirine yakın olması gayet doğal bir sonuçtur. 

BirleĢtirmelerin sertliği ana malzemeden ITAB ve kaynak metaline doğru 

gidildikçe artıĢ göstermektedir. Ancak en düĢük kaynak ilerleme hızı olan 200 

cm/dk hızda birleĢtirilen numuneye kıyasla, daha yüksek ilerleme hızıyla 

birleĢtirilen numunelerin ITAB sertliği yaklaĢık 50 HV0.5 kadar belirgin bir 

Ģekilde daha yüksek bulunmuĢtur. Bu sertlik artıĢında ITAB‟nin daha ince 

taneli olmasının etkili olduğuna inanılmaktadır. 

 

 SBF sıvısı içerisinde 1 gün, 7 gün, 14 gün, 21 ve 28 gün bekletme süresine 

bağlı olarak Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) 

numunelerinin yüzeylerinde biriken hidroksiapatit ağırlık değiĢimleri 

incelendiğinde en fazla ağırlık artıĢının Ti6Al4V ana malzemede olduğu 

belirlenmiĢtir. Onu takiben, lazer kaynaklı birleĢtirmelerden en yüksek kaynak 

ilerleme hızında (300 cm/dk.) birleĢtirilen C numunesinde daha fazla ağırlık 

artıĢının, dolayısıyla daha fazla hidroksiapatit çekirdeklenmesinin ve 

geliĢiminin meydana geldiği görülmüĢtür. SBF içerisinde bekleme süresinin 

artmasıyla ve özellikle tüm yüzeyin tamamen kaplandığı 28. gün sonunda bu 

fark belirgin bir Ģekilde görülmekte ve kaynak ilerleme hızının artıĢına bağlı 

olarak hidroksiapatit miktarının arttığı görülmektedir. Ti6Al4V ana malzeme 

ile mukayese edildiğinde tüm lazer kaynaklı birleĢtirilen numunelerin 

yüzeylerindeki hidroksiapatit birikiminin daha düĢük bulunması, kaynak 

dikiĢinin hidroksiapatitlerin çekirdeklenmesini ve birikimini zorlaĢtırdığı 

anlamına gelmektedir. Artan lazer kaynak ilerleme hızına bağlı olarak kaynak 

dikiĢi geniĢliğinin azalması bu bölgede çekirdeklenen hidroksiapatit 

tutunmasınındaki negatif etkiyi azalttığı, dolayısı ile kaynak hızı artıĢına bağlı 

olarak numune yüzeyindeki hidroksiapatit miktarının arttığı düĢünülmektedir. 

Kaynak metali mikroyapısı dikkate alındığında ise artan kaynak ilerleme hızına 

bağlı olarak meydana gelen daha ince taneli yapı ve martenzit morfolojisi 

değiĢimi dolayısıyla, tane sınırlarında meydana gelen yüksek enerji 
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değiĢiminin daha fazla hidroksiapatit çekirdeklenmesine ve tutunmasına neden 

olabileceği de düĢünülmektedir. 

 

 SBF sıvısında bekletilen Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, 

B ve C) numunelerinin yüzeylerinde SEM incelemeleri yapılması sonucunda, 

hidroksiapatit geliĢiminin CO2 lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelere 

göre, Ti6Al4V ana malzeme yüzeylerinde daha iyi geliĢtiği belirlenmiĢtir. Bu 

sonuç, lazer kaynaklı numunelerin kaynak dikiĢi yüzeylerinde, Ti6Al4V ana 

malzeme yüzeylerine göre daha düĢük biyoaktivite özelliğine sahip olduğunu 

göstermektedir. 

 

 SBF içerisinde artan bekleme süresine bağlı olarak yüzeydeki hidroksiapatit 

birikimleri de artıĢ göstermekte ve 28. gün sonunda numune yüzeylerinin 

tamamen HA kaplandığı görülmektedir. Lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) 

numuneleri içerisinde en fazla hidroksiapatit çekirdeklenmesinin C 

numunesinde meydana geldiği görülmektedir. Yüzeyde oluĢan 

hidroksiapatitlerin homojen bir dağılım sergilemediği ve irili ufaklı üzüm 

salkımı Ģeklinde, nano-gözenekli apatit formunda meydana geldiği, yer yer 

mikro çatlakların meydana geldiği görülmektedir. 

 

 EDS analiz sonuçları değerlendirildiğinde SBF içerisinde bekletilen Ti6Al4V 

ana malzeme ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin kaynak 

metali yüzeylerinde artan bekletme süresine bağlı Ca ve P miktarlarında artıĢ 

belirlenmiĢtir. Hidroksiapatit kaplanmıĢ Ti6Al4V ana malzeme numune 

yüzeyinden ve lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C)  numunelerinin yüzeyinin 

kaynak dikiĢi üzerinden alınan noktasal EDS analiz sonuçları kemiğin 

stokiyometrik Ca/P oran değeri olan 1.67 oranının üstünde Ca/P oran değerine 

sahip olduğuna iĢaret etmektedir. EDS analiz sonuçlarından tespit edilen bu 

yüksek Ca/P değeri numunelerin, yüksek kristalliğe sahip hidroksiapatit ile 

baĢarıyla kaplandığını göstermektedir. Tüm lazer kaynaklı birleĢtirilen 

numunelerdeki Ca ve P elementlerinin miktarları, Ti6Al4V ana malzemeden 

daha düĢük bulunmuĢtur. Kaynak termal iĢlemine bağlı olarak kaynak 

dikiĢindeki daha kaba kolonsal β taneleri içerisindeki daha sert ve gevrek 
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yapıdaki α‟ martenzit yapısının, ana malzemeki daha yüksek enerji durumuna 

sahip eĢ eksenli ve daha ince taneli α-β yapısına oranla daha az hidroksiapatit 

çekirdeklenmesine neden olduğu düĢünülmektedir. 

 

 Ti6Al4V ana malzeme yüzeyinde meydana gelen apatit tane boyutu ortama 

14,9 µm olarak ölçülürken, lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numuneleri 

kaynak bölgesinde meydana gelen apatit tane boyutu sırasıyla ortalama 

13,35µm, 13,40µm ve 13,98µm olduğu belirlenmiĢtir. Bu sonuç, Ti6Al4V ana 

malzeme yüzeyinde meydana gelen hidroksiapatit tanelerinin, lazer kaynaklı 

birleĢtirilen numunelere kıyasla daha iri boyutta oluĢtuğuna iĢaret etmektedir. 

Ayrıca, artan kaynak hızına bağlı olarak lazer kaynaklı birleĢtirilen numune 

yüzeylerinde meydana gelen hidroksiapatit parçacık boyutunun da artıĢ 

gösterdiği belirlenmiĢtir. Kaynak hızı arttıkça ısı girdisi azalır ve daha hızlı 

soğutma oranları daha ince tanelerin oluĢmasına ve daha ince dikiĢ geniĢliğine 

neden olur. Genel olarak, tane sınırları yüksek bir enerji seviyesine sahiptir. 

Daha ince tane yapısı “daha yüksek enerji durumuna” sahip olduğu için 

hidroksiapatitin çekirdeklenme miktarının numune yüzeylerinde arttığı 

düĢünülmektedir. Bu nedenle, daha yüksek kaynak hızlarında birleĢtirilen 

numunelerin daha ince tane yapısına sahip olması daha yüksek miktarda ve 

boyutta hidroksiapatit partikülleri oluĢumuna neden olduğu düĢünülmektedir. 

Bu nedenle, artan lazer kaynak hızının, kaynakların biyouyumluluk 

davranıĢlarını iyileĢtirdiği tespit edilmiĢtir. 

 

 Ti6Al4V ana malzeme ve lazer kaynaklı birleĢtirmeler için, SBF içerisinde 28 

gün bekletilmesi sonrası, ağırlıklı olarak 2θ civarında 30-35°‟de hidroksiapatit 

pikleri ortaya çıkmıĢtır. En yüksek hidroksiapatit piki Ti6Al4V ana malzemede 

tespit edilmiĢtir. Lazer kaynaklı birleĢtirilen Ti6Al4V (A, B ve C) numuneleri 

için XRD analizleri incelendiğinde, hidroksiapatite karĢılık gelen pikler, daha 

yüksek kaynak hızıyla birleĢtirilen numuneler için, daha düĢük kaynak hızıyla 

birleĢtirilen numunelerden daha yüksektir. Bu durumdan anlaĢıldığı üzere XRD 

analiz sonuçları, EDS ve SEM analizini doğrular niteliktedir ve paralellik 

göstermektedir. Dolayısı ile lazer kaynak iĢleminin Ti6Al4V alaĢım 
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malzemesinin hidroksiapatit çekirdeklenmesini zorlaĢtırdığı ve biyoaktivite 

özelliklerini olumsuz etkilediği söylenebilir. 

 

 SBF sıvısı içerisinde 1 gün, 7 gün, 14 gün, 21 ve 28 gün bekletme sürelerinde 

bekletilen numunelerin yüzeylerindeki hidroksiapatit kaplaması kaldırılması 

sonucu ağırlık kayıpları hesaplanmıĢtır. Lazer kaynak hızının artıĢına bağlı 

olarak numunelerdeki ağırlık kayıpları azalma göstermektedir. Kaynak metali 

mikroyapısındaki dönüĢüm, yüzeyin enerji bakımından düĢük olmasına ve 

yüksek ısı girdisine göre korozyon açısından yarı kararlı olmasına neden 

olmuĢtur. Bu yüzeyin daha kolay çözülmesine ve daha fazla ağırlık kaybına 

neden olmaktadır. Daha yüksek kaynak hızlarında ve dolayısıyla daha düĢük ısı 

girdilerinde kaynak yapılan numuneler daha az ağırlık kaybı göstermektedir. 

 

 SBF sıvısı içerisinde 28 gün bekletme süresi sonrasında lazer kaynaklı 

numunelerin korozyon hızları, Ti6Al4V ana malzemeden daha yüksek 

belirlenmiĢtir. Lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin kaynak 

bölgesinden daha ince taneli bir yapıya ve daha düĢük yüzey enerjisine sahip 

olması yüzeyinde daha yoğun bir pasif tabakanın oluĢmasına ve nispeten daha 

kararlı davranmasına yol açtığına inanılmaktadır. Bu durumda daha yüksek 

enerjili lazer kaynaklı birleĢtirmelerin korozyon hızlarının, Ti6Al4V ana 

malzemeye göre daha yüksek olmasına neden olduğu düĢünülmektedir. 

Dolayısı ile lazer kaynak iĢleminin Ti6Al4V alaĢım malzemenin biyokorozyon 

özelliklerini olumsuz etkilediği söylenebilir. 

 

 Lazer kaynaklı Ti6Al4V (A, B ve C) numunelerinin korozyon oranının kaynak 

hızındaki artıĢla azaldığı gözlenmiĢtir. Daha yüksek kaynak hızında ve 

dolayısıyla daha düĢük ısı girdisinde birleĢtirilen numuneler daha yüksek 

pasifliğe sahip bir film tabakası oluĢturma potansiyeline sahip olduklarından 

korozyona karĢı dirençlerinin daha yüksek olduğu düĢünülmektedir. Bu 

nedenle, artan lazer kaynak hızının, kaynakların biyokorozyon davranıĢlarını 

iyileĢtirdiği tespit edilmiĢtir. 
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