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1.ÖZET: 

PLLA MEMBRANLARIN GÖZENEK BÜYÜKLÜĞÜ BELİRLEMESİ 

VE MİKROYAPI ANALİZİ 

Çiğdem BOZDEMİR 

Dokuz Eylül Üniversitesi 

Sağlık Bilimleri Enstitüsü 

Biyomekanik Anabilim Dalı 

35340 İnciraltı/İzmir 

Biyolojik olarak degrede olabilen materyallerin gelişimi; elde edilen ürünlerin 

protezlerdeki geçici materyaller olarak kullanımını uygun duruma getirmek amacıyla canlı 

organizma ile etkileşimlerini araştırmada yenilenen ilgiye neden olmuştur. Poli-L-laktik asit 

(PLLA) biyolojik olarak degrede olabilen bir poliester olup mükemmel biyouyumluluğu ve 

mekanik özellikleri nedeniyle son zamanlarda birçok araştırmanın konusu olmuştur ve 

rastgele veya blok kopolimerleri; ilaç dağıtım sistemleri, kemik fiksasyonu için implant 

materyalleri ve biyolojik olarak absorbe olabilen cerrahi dikişler gibi biyomedikal 

uygulamalar için kullanılmaktadır. Bu çalışmada PLLA membranların yüzey morfolojisi ve 

kemiğin trabeküler yapısına yatkınlığının araştırılması hedeflenmektedir.  

Metilen klorür çözeltisi ile hazırlanan %8’lik PLLA çözeltisinden elde edilen hem 

selülozik destek yapıya sahip hem de desteksiz membranlar oluşturulmuştur. Membranlar 

arasındaki temel fark değişen miktarlardaki PLLA içeriğidir. Bunun yanı sıra selülozik destek 

yapıya sahip membranlar etanol çözeltisinde koagule edilerek elde edilmiştir. Elde edilen 

PLLA membranların morfolojik özellikleri SEM, AFM ve IR gibi karakterizasyon 

teknikleriyle incelenmiştir. 

PLLA membran özellikleri üzerine yaptığımız araştırma sonucunda hücrelerin entegre 

olmasına olanak sağlayacak porozite yapısının çok uygun olduğu çalışmamızda da ortaya 

koyulmuştur. 

PLLA membran hücre kültürlerinde mekanik ve diğer stimülasyonlara bağlanmaya 

kolayca uyum ve olanak sağlayacak bir yapı olarak göz önüne alındığında, araştırmamız bu 

yöndeki çalışmalara teşvik edici nitelikte yol göstermektedir. 

Anahtar Kelimeler: Poli-L-laktik asit; Biyouyumluluk; Yüzey morfolojisi; Porozite. 
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2.ABSTRACT: 

DETERMINATION OF PORE SIZE OF PLLA MEBRANES AND ANALYSES OF 

THEIR MICROSTRUCTURE 

Çiğdem BOZDEMİR 

Dokuz Eylül Üniversitesi 

Sağlık Bilimleri Enstitüsü 

Biyomekanik Anabilim Dalı 

35340 İnciraltı/İzmir 

Development of the biodegradable materials have caused renewable interest for 

investigating of interactions with living organism aiming at having produced products 

compatible for using as temporary materials at the implants. Poly-L-lactide (PLLA) is a 

biodegradable thermoplastic polyester and has been the subject of many recent studies 

because of its excellent biocompatibility and mechanical properties, PLLA and its random or 

block copolymers have been used for biomedical applications, such as drug delivery systems, 

implant materials for bone fixation and bioabsorbable surgical sutures. 

Both having structures based on cellulose and without cellulose membranes are formed 

by PLLA solution with the concentration of 8 Wt% prepared with methylene chloride 

solution. The basic difference among these membranes is PLLA content with alternating 

amounts. Morphologic characteristics of the obtained membranes have been investigated with 

the characterization methods, such as SEM, AFM and IR analyses. 

As a result of our study made about qualifications of the PLLA membranes, that porous 

structures which will provide the integration of cells are convenient is appeared at this study, 

too. 

When PLLA membrane is considered as the structure which will easily provide 

adaptation and facility for connecting to mechanical and other smilations at the cell cultures, 

our study has guided forthcoming researches about this subject at encouraging characteristics 

Keywords: Poly-L-lactide; Biocompatibility; Surface morphology; Porosity. 
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3.GİRİŞ VE AMAÇ: 

Biyomateryaller, vücudun herhangi bir organ ve dokusunu iyileştirmeye yönelik ya da 

bir takım fonksiyonlarını gerçekleştirmek amacı ile tasarlanan araç ya da protezlerdir. 

Biyomateryaller; polimerler, metaller, seramikler ve bunların kompozitlerinden hazırlanabilir. 

Vücuda yerleştirilen malzemelerin biyouyumlu ve elastik olması gerekmektedir. 

Materyaller statik olarak yüklemeler altında gösterdikleri direnci, dinamik olarak yüklemeler 

altında gösterememektedirler. Plastik deformasyon vücudun dinamik olarak çalışan 

bölümlerinde istenmemektedir. Kemik yüklendiği sürece mekanik (dinamik) yapı 

sergilemektedir. Elastik modülü (E) çok yüksek ve dolayısıyla direngenliği yüksek olan bir 

malzeme implant üretiminde kullanılırsa, yükün çoğunu implant taşır ve bu nedenle kemiğin 

taşıdığı yük miktarı azalır. Kemik ile aynı gerilme değerlerine sahip olan ve bu sebeple eşit 

miktarda yük taşıyabilen implantların üretimi hedeflenmektedir. İmplant üretiminde 

kullanılacak materyalin elastik modül değerinin mümkün olduğunca düşük olması 

gerekmektedir. 

Biyomateryallerin vücuttaki kullanım alanına göre belli bir mukavemete sahip olması 

gerekmektedir. Mukavemet hem tane boyutuyla hem de gözeneklilikle ters orantılı olarak 

değişmektedir. Tane boyutunun küçük olması yüzey mukavemetini artırmaktadır. Benzer 

şekilde malzemede çatlağın başlamasını geciktirmek (engellemek), gerilme yığılmalarının 

ortaya çıkma riskini azaltmak amacıyla içyapıda mevcut gözenek miktarının düşük olması 

gerekmektedir. 

Polimerik biyomateryaller çok değişik şekillerde ve özelliklerde hazırlanabilmeleri, 

yüzey özelliklerinin modifiye edilebilmesi gibi pek çok avantaja sahiptirler. Polimer 

malzemede karbon zinciri uzadıkça molekül ağırlığı artmaktadır ve buna bağlı olarak 

polimerik materyalin aşınmalara, çekme gerilmelerine ve burulmalara karşı mukavemeti ile 

elastikiyeti artmaktadır. Örneğin polietilenin (PE) yüksek dayanım ve düşük esneme 

özelliklerinden dolayı, yüksek molekül ağırlığına sahip formları ortopedik implantlarda 

kullanılmaktadır. Politetrafloroetilen (PTFE), ticari adıyla Teflon, yüksek kristaliniteye, düşük 

yoğunluk, elastik modülü, yüzey gerilimi ve sürtünme katsayısına sahip olmasından dolayı 

yapay damarlar şeklinde kullanılmaktadır. Poliamidler işlenebildikleri için ameliyat ipliği ya 

da yara örtü materyali olarak kullanılırlar. Polietilenteraftalat (PET) ise kalp kapakçıklarını 

dikme amacıyla kullanılan bir polimerdir. 
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Sert doku mühendisliğinin geleceği uygun kompozisyondan oluşan ağ, yerel 

düzenleyiciler ve osteojenik hücrelerin birleşiminden oluşacaktır. Doku mühendisleri kemiğin 

elastik ve rijit özelliklerini akıldan çıkarmayarak original dokuya uygun biyokimyasal 

özellikleri olan bir yapay ağ aramalıdırlar. Bu arayışta kemiğin mineral özelliklerine yakın 

biyolojik uyumlu seramiklerin ve polimerlerin yeri olacaktır (1). 

Biyolojik olarak degrede olabilen materyallerin gelişimi; elde edilen ürünlerin 

protezlerdeki geçici materyaller olarak kullanımını uygun duruma getirmek amacıyla canlı 

organizma ile etkileşimlerini araştırmada yenilenen ilgiye neden olmuştur. PLLA bazlı 

biyolojik olarak bozunabilen implantlar birçok amaçla kullanılmıştır. Bu materyallerin 

fiziksel özellikleri, implantlara esneklilik ve gözeneklilik sağlayarak kontrollü polimer 

bozunma sürecini geliştirmek amacıyla trietilsitrat gibi bir plastikleştirici/akışkanlaştırıcı 

ilavesi ile değiştirilerek geliştirilebilir. 

Poli-L-laktik asit (PLLA) biyolojik olarak bozunabilen bir poliester olup mükemmel 

biyouyumluluğu ve mekanik özellikleri nedeniyle son zamanlarda birçok araştırmanın konusu 

olmuştur ve rastgele veya blok kopolimerleri; ilaç dağıtım sistemleri, kemik fiksasyonu için 

implant materyalleri ve biyolojik olarak absorbe olabilen cerrahi dikişler gibi biyomedikal 

uygulamalar için kullanılmaktadır. Hastalık ve kaza nedeni ile hasara uğrayan doku ve 

organların yenilenmesi ve değiştirilmesi amacı ile kullanılan malzemelerin özelikleri insan 

vücudundaki doku ve yapılara benzer olmalıdır. Bu çalışmada PLLA memranlar hazırlanarak; 

gözenek büyüklüğü belirlemesi ve mikroyapı analizinin SEM, AFM ve IR gibi 

karakterizasyon teknikleriyle incelenmesi ve buna bağlı olarak skafold oluşturma 

yatkınlığının araştırılması hedeflenmektedir. 
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4.GENEL BİLGİLER: 

4.1.Kemik: 

Kemik vücut sıvısı ile dinamik denge içinde inorganik ve organik maddelerden oluşan 

canlı dokudur. Kemiğin iskeletteki rolü dayanım, yıpranmaya direnç ve hafifliktir. Kemik 

bileşenleri başlıca kollajen ve hidroksiapatitten oluşan ilginç bir seramik kompozittir (Martin 

1999) (2). Kemik % 69 kalsiyum fosfat, % 20 kollajen, % 9 su ve % 2 organik madde 

içermektedir. Kollajen; kemik, deri ve bağ dokunun ana bileşeni olan jelatinimsi bir 

proteindir. Kollajen biyouygun ve biyobozunurdur.  

4.2.İnsan Kemiğinin Yapısı: 

 

 
  

Şekil 4.2.1: İnsan kemiğinin yapısı ( Suchanek et al. 1998 ) (3). 

 

Şekil 4.2.1’ de insan kemiğinin yapısı görülmektedir. 100- 200 nm (nanometre) 

çapındaki kollajen lifler 20- 40 nm uzunluğundaki apatit minerallerini içermektedir. Mineral 

içeren lifler lamellar tabakalarına sıralanırlar. Bu tabakaların 4- 20 tanesi havers kanalı 

çevresinde derişik bir halka oluşturur. Bu halkanın adı osteondur. 

Sert kemik gözeneksizdir. Sert kemiğin ortasında sarı ilik bulunur. Süngerimsi kemik 

gözeneklidir. Bu gözenekleri kırmızı ilik doldurur ve sert kemiğin aksine yumuşak bir yapısı 

vardır. Periost (kemik zarı) kırılan kemiğin onarımını ve kemiğin beslenmesini sağlar. Havers 

kanalları kemik dokuda hücrelerin irtibatını sağlar.  
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4.3.Kortikal Kemik ve Trabeküler Kemiğin Yeniden Oluşumu: 

Kemik osteoklast ve osteoblast gibi hücrelerle kendini sürekli yenileyen bir yapıdır. 

Osteoklastlar katı matrisin içerisinde bir tünel oluştururken osteoblastlar havers kanalının 50 

mikrometre çapına kadar bu tüneli doldurarak sıkı kemiği yeniden oluştururlar. 

Sünger kemikte gözenekli lamellar matrisi 100 mikrometre (μm) kalınlığında 

tabakalardan oluşur. Bu yapılar osteon içermek için çok incedir. Bu nedenle sünger kemikte 

haversian kanalı yoktur ve osteonlar sünger kemik içerisinde oluşamazlar. Osteoblastlar 

sünger kemik yüzeyindeki boşlukları yeniden doldurarak ya da kazarak sünger kemiğin 

yeniden oluşumunu sağlarlar. 

Kemiğin katı kısmının bileşimi bir organik polimer, bir seramik ve viskoz sıvı olmak 

üzere üç ana bileşene ayrılır. Polimer kollajendir ve bir proteindir. Kollajenin 

moleküllerindeki aminoasit dizileri ile belirlenen bir düzineden fazla çeşidi vardır. Kemikteki 

kollajen tip 1’dir. Kemik matrisinin organik kısmı küçük miktarda diğer proteinleri ve 

mukopolisakkarit adı verilen molekülleri de içerir. 

Kemiğin seramik bileşeni çeşitli kalsiyum fosfat yapılar içerir. Bunun küçük bir yüzdesi 

hidroksiapatittir. Kemikte hidroksiapatit moleküllerinde birçok yer değişme vardır. Bu 

değişimler kalsiyum için K, Mg, Sr ve Na, fosfat için karbonat ve hidroksil için flor 

şeklindedir ve bazıları kemik mineralinin mekanik özellikleri ve yapısında önemli rol oynar. 

Örneğin içme suyundan gelen aşırı florür kemik hücrelerini öldürerek kemiği güçsüzleştirir. 

Hidroksiapatit omurgalı iskelet sisteminin ana bileşenidir. Sitokiyometrik 

hidroksiapatitte Ca/ P oranı 1,67’dir. Bu oran kalsiyum ve fosforun mol atomlarının oranıdır. 

(Ca
10

(PO
4
)
6
(OH)

2
; Ca/P= 10/6=1,67)  

4.4.Kemikte Mineralizasyon: 

Kemiğin kollajen ve mineral fazları arasındaki ilişki karmaşık bulunur. Mineral 

kristallerinin başlangıç çökelmesi diğer biyokimyasal düzenleyiciler kadar kollajen 

yapısındaki elementlerle katalize bağlıdır. Kristal kollajen bantlarında oluşmaya başlar ve 

kollajen yapısından dışarı doğru yayılır. İnsanlarda yeni kemik 4 günden sonra mineral 

kapasitesinin % 70’ine ulaşır. Bu işlem birincil mineralizasyon olarak bilinir. 

İkincil mineralizasyon kemiği normal mineral içeriğine yavaş ve asimtotik olarak 

getirmek için aylara ihtiyaç duyar. Bu süreç sonunda ulaşılan mineralizasyon maksimum 

değildir (Martin 1999) (2).  
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4.5.Kemiğin Mekanik Özelikleri: 

Kemik kendini onarabilen ve yenileyebilen viskoelastik bir maddedir. Kemiğin mekanik 

özellikleri gözenekliliği, mineralizasyon derecesi, kollajen lif dizilimi ve diğer yapısal 

detaylarla belirlenir. 

Kemik değişen büyüklüklerde boşluklar içeren katı bir matristen oluşan gözenekli bir 

maddedir. Çeşitli kemik hücrelerini ve iliği içeren yumuşak dokular bu boşlukları doldurur. 

Kemiğin gözenekliliği % 5’den % 95’e değişmektedir. Düşük gözenekliliğe sahip sıkı kemik 

uzun kemik uçlarında bulunur. Yüksek gözenekliliğe sahip sünger kemik omurga kemiğinde 

bulunur. Sıkı kemik her biri 5 mikrometre kalınlığında lamela’ dan oluştuğu için tabakalı bir 

yapıya sahiptir. Kemik; tabakalı, gözenekli bir polimer-seramik karışımı olduğu için bir 

kompozittir (Martin 1999) (2).  

4.6.Biyobozunur Polimerler: 

Biyobozunur polimerin en büyük avantajı vücuda yerleştirildiğinde zamanla vücutta 

hiçbir yapay madde kalmamasıdır. Biyobozunur doğal ya da sentetik polimerler ve bunların 

hidroksiapatit (HA) ve trikalsiyum fosfat ile kompozitleri sert doku onarımında dolgu 

maddesi olarak kullanılmaktadır. Gerek sentetik gerek doğal polimerler ile bunların 

kompozitleri pek çok çeşit ve özellikte bulunabilmekte ve nihai uygulama için istenilen çok 

kompleks şekillerde dahi işlenebilir olmaları nedeni ile biyomateryallerin en önemli grubunu 

oluşturmaktadır. Polimerik biyomateryallerin kullanım yerlerine göre yapısal ve fonksiyonel 

özelliklerini uzun süre korumaları ya da belli bir süre fonksiyonlarını yerine getirmeleri 

istenebilir. Malzeme fonksiyonunu yerine getirdikten sonra vücuttan uzaklaştırılmalıdır ki bu 

da ikinci bir cerrahi operasyon gerektirdiğinden avantajlı değildir. İşte bu tip durumlarda 

biyobozunur polimerlerin kullanımı söz konusudur. İyileşme sürecinde polimer bozunur ve 

vücuttan kolaylıkla uzaklaştırılabilen zararsız bileşenlere parçalanır.(Lin et al.1999) (3). 

Sert doku (kemik) kayıplarında oluşan boşluğun biyobozunur doğal ya da sentetik 

polimerler ve HA/TCP ile doldurulması gerekmektedir. Burada iyileşme süresince boşlukta 

yeni kemik dokusu oluşurken dolgu materyalinin bozunarak bu bölgeden uzaklaşması istenir. 

Biyotıp implantlarında biyobozunur polimerlerin kullanılmasının bir önemli avantajı da 

materyalin bozunması sırasında doku yenilenmesini başlatması ve yönlendirmesidir. 

Biyolojik olarak parçalanan polimerlerin çoğu kararsız, kolayca hidroliz olabilen fonksiyonel 

gruplar (ester, amid) içermektedir. 
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Biyobozunur polimer içeren yapılar fizyolojik bir ortama girdiklerinde, su matriks içine 

difüzlenir ve polimer zincirlerini hidrolizleyerek parçalar.  

4.7.Doğal Biyobozunur Polimerler: 

Doğal biyobozunur polimerlerin ilk uygulamaları hayvan bağırsağı, ipek ve patates 

nişastasının yara iyileşmesinde kullanılmasıyla olmuştur. Doğal biyobozunur polimerler 

protein bazlı (albümin, kollajen, jelatin proteinleri), polisakkarit bazlı (kitin, kitosan, selüloz, 

nişasta) ve mikrobiyal poliesterler (polihidroksibütirat, hidroksivalerat) olmak üzere üç grup 

altında incelenebilir. 

Protein bazlı polimerler elastomerik davranışları, mükemmel biyouyumlulukları ve 

oksijen geçirgenlikleri nedeniyle doku yenilenmesi, biyosensörler ve ilaç salım sistemlerinde 

kullanılan pek çok biyomateryalin yapımında kullanılır. 

Bir plazma proteini olan albümin, yanık tedavisinde ve hastaların protein seviyesini 

yükseltmede kullanılır. Kollajen ise üroloji, dermotoloji, genel cerrahi ve ortopedi gibi 

alanlarda kullanılmaktadır. Kollajen zincirlerinin hidrolitik kırılmaları ile oluşan jelatin de 

biyoyapıştırıcı ve ilaç sistemlerine yardımcı olarak kullanılır. 

Nişasta, amiloz ve amilopektinden oluşan polisakkarit bazlı polimerdir. Patates, mısır 

gibi kaynaklardan ekstrakte edilebilir ve biyotıp uygulamalarında kullanılmak üzere yüzey 

özelliklerinin değiştirilmesi kolaydır. Bitki hücre duvarlarının temel yapı taşı olan selülozda 

yanık ve yara örtü materyali olarak kullanılmaktadır. Günümüzde diyaliz için kullanılan 

membranların çok büyük bir kısmı selüloz bazlıdır. Selülozdan sonra doğada en çok bulunan 

kitin yara iyileştirmede kullanılan etkili bir materyaldir ve ameliyat ipliklerinde kullanılır. 

Kitosan da yanık iyileştirmede kullanılmaktadır. 

Başlıca doğal polimerler kitin, kitosan ve selülozdur. Şekil 4.7.1’de bu polimerlerin 

kimyasal yapıları görülmektedir. Bu çalışmada doku ile uyumlu olması açısından doğal 

polimerden biri olan selüloz ile çalışılmıştır. 
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Şekil 4.7.1: Doğal polimerlerin kimyasal yapıları 

 

Kitin, kitosan ve selüloz polimerleri polisakkarit bazlı polimerlerdir. Bu polimerlerin 

kimyasal yapıları birbirine çok benzemektedir. Polimerlerde tekrarlayan birimlerin ikinci 

karbonlarına bağlı gruplarda farklılık görülmektedir. Bu gruplar kitinde amid, kitosanda amin 

ve selülozda hidroksil olarak değişmektedir. 

Kitin, kitosan ve selüloz polimerleri doku ile uyumludur. Bu polimerler zamanla 

bozunur ve vücuttan kolaylıkla uzaklaştırılabilen zararsız bileşenlere dönüşür. Kitinin 

molekül formülü [C
8
H

13
O

5
N]

n
’ dir. Kitinin kimyasal adı poli asetil amino glikozdur. Kitin 

yengeç kabuğunda, kelebeğin kanadında, istakozda, bakterilerde, mürekkep balığında ve 

böceklerde bulunan bir polisakkarittir. 

Alkali muamelesi ile kitinin asetamid grupları hidrolizlenerek katyonik bir polimer olan 

kitosan elde edilir. (Lin et al. 1999) (3). 

Doğrudan HA ve polimerin karıştırılarak hazırlandığı kompozitlerde iyi bir homojenlik 

ve yüksek biyoaktivite yakalanamamaktadır. Doğal lif kompozitleri düşük yoğunlukta 

mükemmel dayanım, yüksek sertlik ve elastiklik gösterir (Sieber et al. 2000) (4).  

 



 10

 

 

 

4.8.Sentetik Biyobozunur Polimerler: 

Sentetik biyobozunur polimerler; poliortoesterler, polianhidritler, poliesteramidler, 

poliiminokarbonatlar, polifosfonezler, alifatik poliesterler ve poli(alkil-2-siyanoakrilat)’lar 

olarak sınıflandırılabilirler. Poliesteramidler yapılarındaki ester grupları nedeniyle kolaylıkla 

hidroliz olabilen ve amid bağları nedeniyle de mekanik olarak kararlı yapıda polimerlerdir. Bu 

özelliklerinden dolayı ameliyat ipliği olarak kullanılır. Poliesterlerin en önemli kullanım alanı 

ise ilaç salım sistemleridir. 

4.9.Sert Doku Mühendisliğinde Sık Kullanılan Polimerler: 

Polilaktitler (PLA), poliglikolitler (PGA) ve polihidroksibütiratlar (PHBV) sert doku 

mühendisliğinde en çok kullanılan polimer tipleridir (5). Tip, kompozisyon, yüzey, 

geometrisi, kimyasal yapı, porozite ve bozunma hızı gibi özellikler materyalin kemik doku ile 

etkileşimini belirler. Hidrofilik polimerler hücre yapışması ve büyümesi için yüzey 

modifikasyonu gerektirirler (6). Polimerlerin bozunma hızı in vivo ortamda in vitro ortamdan 

daha yavaştır. 

Polimerle etkileşime giren ilk hücreler genel olarak mezenşim kökenlidir (Şekil 4.9.1). 

Mezenşimal hücreler extraselüler matrikste kollagene tutunabilmek için fibronektini 

kullanırlar. Fibronektine yüksek oranda bağlanan doku transglutaminazı son yıllarda 

polimerin biyouyumluluğunu arttırmak için yüzey kaplamalarda kullanılmaktadır (7). 

İntegrinler mezenşimal hücrelerde biyolojik yanıtı başlatan küçük ekstraselüler matriks 

proteinleridir. Öte yandan proto-onkogenler c-fos, c-jun ve zif/268 mekanik uyarımı takiben 

osteoblastları uyarırlar (8). 
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Şekil 4.9.1: Polimer-sert doku yüzeyi etkileşimi 

 

Sert doku-implant etkileşimindeki hücresel ve hümoral mekanizmaları takip eden 

olaylar diğer materyallerle aynıdır. Kültür ortamında laktik asit polimerleriyle ilk etkileşime 

giren hücreler granülositler, monositler ve lenfositlerdir (9). Fibröz kapsül oluşumunda 

başlıca görev alan hücreler fibroblastlardır. Makrofajlar implantın bozunma hızına bağlı 

olarak 12 haftadan 4 yıla kadar implant çevresinde yer alır (10, 11). 

Polimerler sinovyum gibi immünolojik olarak daha aktif dokulara yakın olarak implante 

edildiğide doku yanıtının şiddeti artabilir (12). İntra artiküler uygulamalarda uygulama 

derinliği önemlidir (13). PGA dan yapılan implantlar inflamatuar yanıtı başlatır ve bölgeye 

monosit ve lenfositler göç eder. Monositler bu implantlarla kültüre edildiğinde DNA sentezi 

artmamakla birlikte MHC-2 antijeni ve IL-2R aktivasyon işaretleyici ekspreyonunda artış 

gözlenir. Bu bulgular PGA nın göreceli olarak inert olduğunu ve inflamatuvar mononükleer 

hücre migrasyonu ile adezyonunu uyardığını gösterir (14). 

Polimerin kemik hücreleriyle etkileşimi daha çok doku kültürlerinde çalışılmıştır. 

Osteoblastik hücreler kullanılarak yapılan implant toksisite ölçümleri biyouyumluluk 
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testlerinin vazgeçilmez bir parçası olmuştur. Rat kemik iliği stromal kökenli osteoblastlarında 

yapılan çalışmalar, polimer partikül konsantrasyonunda artma oldukça hücre sayısı ve 

mineralizasyonda azalma olduğunu göstermiştir (15). Bu çalışma polimerik partiküllerin 

kemiğin yeniden şekillenme sürecini de etkilediğini göstermiştir. 

Deneysel ve klinik çalışmalarda polimerlere karşı olan yabancı cisim yanıtı iyi 

dökümante edilmiştir (16, 17). Polimerik implant uygulamasından sonra yanıtı kanıtlayan en 

önemli belirtiler steril drenaj ve implant çevresindeki osteolizdir. Bir çalışmada PLA 

fiksasyon implantlarıyla ameliyat edilen 2528 hastanın 107’sinde doku yanıtı oluştuğu 

bildirilmiştir (18). Ameliyattan sonra yanıt ortalama 11 haftada ortaya çıkmıştır. Bir olguda 

PGA implante edildikten tam 4,3 yıl sonra yanıt geliştiği izlenmiştir. Bu doku yanıtları 

histolojik olarak özgün olmayan doku yanıtıyla karaterizedir (18). 

Diş hekimliğinde karşılaşılan bir başka reaksiyon tipi sert dokuyu replase etmek için 

polimer kullanıldığında oluşan yabancı cisim granülomudur (19). Ayak cerrahisinde 

biyobozunur fiksasyon malzemesi kullanılan 27 hastanın ikisinde oluşan özgün olmayan yanıt 

içi drenaj ve debridmana gereksinim duyulmuştur (20). Distal radius kırıklarının fiksasyonu 

için PGA implantları kullanıldığında iyileşme süresi metal kullanılanlardan daha uzun 

olmuştur (21). Öte yandan polimerik vidalarla tedavi edilen 83 hastanın hiçbirisinde erken ya 

da geç reaksiyona bağlı drenaj gözlenmemiştir (22). Biyobozunur rod fiksasyonunda uygun 

teknik ve postoperatif instabilite çok önemlidir (23). İmplantın boyutları arttıkça oluşan 

reaksiyonun şiddeti de artar. 21 erişkin koyun kullanılarak yapılan bir çalışmada polimerik 

rodlar intramedüller olarak yerleştirilmiş ve 30 ayda histolojik olarak fibröz enkapsülasyon, 

lenfosit infiltrasyonu ve dev hücrelerle karşılaşılmıştır (24). 

Polilaktidlerin yan etkilerini azaltmak için alkali tuzların ve inflamatuar mediator 

antikorlarının materyale eklenmesi önerilmektedir (25). Eriyebilir tuz dolgusu olarak 

kalsiyum asetat kullanılması (26) veya propilen fumaratın etilenglikol dimetakrilat ile çapraz 

bağlanmasının (27) biyobozunur polimerlerin in vivo biyouyumluluğunu arttırdığı 

gösterilmiştir. Reaksiyonu azaltmak için bir başka öneri de polimere BMP eklenmesidir (28). 

Bunun yanında doku reaksiyonu sorununu çözümlemek için yeni sterilizasyon ve polimerik 

implant üretim stratejilerinin geliştirilmesi gerekmektedir (29, 30). Uzun raf ömrü de 

polimerlerin biyomekanik ve kimyasal özelliklerinin değişmesine neden olmaktadır. 

Polimerik rod kullanılarak fiksasyon uygulanan olgularda bakteriyel yara enfeksiyonu 

ve fiksasyon kaybı yüzdesi %4 olarak bildirilmektedir (31). Biyouyumlulukları arttıkça 
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polimerik implant kullanılan anatomik bölgelerin de çeşidi artmaktadır. Ön çapraz bağ 

fiksasyonu, kıkırdak ve menisküs tamiri, rotator kılıf tamiri, labrum yırtıklarının tamiri ve 

giderek artan çeşitteki kırık fiksasyonları bunların arasında sayılabilir (32, 33). 

Anatomik bölgenin özelliği ve kemik dokunun gereksinimine göre polimerlerin 

bozunma hızı ayarlanabilmektedir. Bozunabilen polimerlere karşı gelişen temel doku yanıtı 

fibröz enkapsülasyondur. PHBV gibi biyouyumlu polimerlerde bu enkapsülasyonun oluşma 

oranı daha düşüktür. Bozunma süreci makrofajlar ve dev hücrelerce yürütülür. Kabul 

edilebilir doku yanıtını değiştirmeksizin polimerik implantın biyomekanik özelliklerinin 

geliştirilmesi önemli bir araştırma alanıdır. İmplantın kimyasal kompozisyonunun asit  pH’  

dan normal pH’ ya değişmesi de biyouyumluluğunu geliştirmektedir. 

Yeni doku oluşumu için suni yapılar üretmek amacıyla doku mühendisliği, materyal 

mühendisliği ve fen bilimlerine ait yöntemleri uygulamaktadır. Genel olarak kullanılan 

yaklaşımlardan biri, hastadan basit bir biyopsi yoluyla spesifik hücrelerin kontrol altına 

alınmış kültür ortamlarında üç boyutlu (3D) bir skafold üzerinde geliştirilmesi amacıyla izole 

edilmesidir. Daha sonra bu yapı, zamanla degrede olabilecek skafold içerisinde yeni doku 

formasyonunu yönlendirmek amacıyla hastanın vücudunda istenen bölgeye gönderilir (34- 

36). Diğer bir alternatif yaklaşım ise canlı organizmalarda doku formasyonunu yönlendirmek 

ve teşvik etmek amacıyla doğrudan doku gelişimi için skafoldların yerleştirilmesidir (35, 37, 

38). Bu yaklaşımın avantajı, hasta için daha kısa iyileşme süresi ile sonuçlanacak olan gerekli 

operasyonların sayısının azaltılmış olmasıdır. 

İnsan vücudu gibi biyolojik ve hassas yapıdaki karmaşık bir sistemi kaplayarak, doku 

mühendisliği için skafold materyali oluşturma gereksinimleri son derece ilgi çekici düzeyde 

artmıştır. İlk olarak substrat materyallerinin biyouyumlu olması gerekmektedir diğer bir 

deyişle materyal kararsız tahrik edici tepki açığa çıkarmamalı ya da immunojenik ve 

sitotoksik özellik sergilememelidir. Buna ek olarak, skafoldun mekanik özellikleri uygun 

olmalıdır ve uygulama ile hastanın günlük aktiviteleri esnasında çökmemelidir. İnsan vücudu 

ile temas halinde bulunan tüm materyallerde olması gerektiği gibi, doku skafoldları 

enfeksiyondan korunmak amacıyla kolayca sterile edilebilir olmalıdır (39). Hücrelerin istenen 

fiziksel yapı içerisine yerleştirilmesi ve gelişmekte olan dokunun vaskülarizasyonunu 

yönlendirmek amacıyla skafoldun kontrollü bir şekilde birbirine bağlanmış olan gözenekli 

yapısına özellikle kemik doku mühendisliğinde son derece büyük bir gereksinim vardır. 

100nm ve üzerindeki gözenek çapının yanı sıra genel olarak %90’lık gözenekli yapının, hücre 
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penetrasyonu ve gelişmekte olan dokunun uygun vaskülarizasyonu için gerekli olduğu 

bilinmektedir (40- 43). 

Son zamanlarda skafold oluşturmak amacıyla kullanılan materyaller; doğal veya 

polisakkaritler, poli(α-hidroksi esterler), hidrojeller ve termoplastik elastomerler (35, 37, 44, 

45) gibi sentetik polimerlerdir. Diğer önemli materyal çeşitleri ise kalsiyum fosfatlar ve 

biyoaktif camlar gibi biyoaktif yapıdaki seramiklerdir (42, 46, 47). Günümüzde polimer ve 

seramik kompozitleri mekanik olarak skafold stabilitesini artırarak doku etkileşimini 

düzelterek iyileştirmek amacıyla geliştirilmektedir (47- 52). Buna ek olarak, ilaç dağıtım 

kapasitesine sahip skafold geliştirme konusunda da bir takım çalışmalar yapılmaktadır. Bu 

skafoldlar, yapısına yerleştirilmiş olan growth faktörler ve antibiyotikleri bölgesel olarak 

serbest bırakabilmekte olup kemik defektleri ve hatta destek doku hasarlarını tedavi etmek 

amacıyla kemik gelişimini artırabilmektedir (47, 53- 57). Skafold materyallerinde aranan 

özelliklerin çok sayıda olduğu yukarıda bahsedilmiştir. Bu gereksinimleri mümkün olduğunca 

büyük ölçüde karşılayabilmek amacıyla polimer ve seramiklerin birleşerek bir araya gelen 

avantajlarına sahip olan kompozit sistemlerin dünya çapında giderek artan inceleme ve 

araştırmalarla belirtildiği gibi özellikle kemik doku mühendisliği için gelecek vadeden bir 

seçim olduğu görülmektedir (35, 47- 56, 58- 63). 

4.10.Biyolojik Olarak Degrede Olabilen Polimer Matriksleri: 

Biyolojik olarak bozunabilen iki çeşit polimer türü mevcuttur. Bunlardan ilk kategoride 

bulunan polimerler; nişasta, aljinat, kitin/kitosan, hyaluranik asit türevleri gibi polisakkaritler 

veya soya, kollajen, fibrin jeller ve ipek gibi proteinler ile kuvvetlendirici olarak daha önceki 

çalışmalarda detaylı bir şekilde incelenmiş olan lignoselülozik yapıdaki doğal fiberler gibi 

çeşitli biyofiberler içeren naturel bazlı biyomateryallerdir (64- 68). 

İkinci kategoride yer alan biyolojik olarak bozunabilen sentetik polimerler; kontrol 

altına alınmış koşullarda üretilebilir ve bu nedenle tensil gerilimi, elastik modülü ve 

degredasyon hızı gibi mekanik ve genel olarak ayarlanabilir ve yeniden üretilebilir mekanik 

ve fiziksel özellikler sergilemektedirler. Bir diğer avantajı ise materyal safsızlığının/katkısının 

kontrolüdür. Toksik ve immunojenik etki ile enfeksiyon riski gibi olası riskler, belirli ve basit 

bir yapıya sahip olan monomerik yapıtaşlarından oluşan saf/katkısız sentetik polimerler için 

daha azdır.  
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4.11.Doymuş Alifatik Poliesterler (PLA, PGA ve PCL): 

Doku mühendisliğinde üç boyutlu (3D) skafoldlar için en sık kullanılan biyobozunur 

sentetik polimerler; polilaktik asit (PLA) ile poliglikolik asit (PGA) ve bunun yanı sıra 

polilaktik-ko-glikolid (PLGA) kopolimerleri içeren doymuş poli-α-hidroksi esterleridir (35, 

65, 69, 70). PLA doğada üç şekilde bulunmaktadır: L-PLA (PLLA), D-PLA (PDLA) ve D,L-

PLA (PDLLA) rasemik karışımı. 

Bu polimerlerin kimyasal özellikleri de-esterifikasyon mekanizması yoluyla hidrolitik 

degredasyona uğramasına olanak sağlamaktadır. Bozunduğu zaman her bir polimerin 

monomerik bileşenleri uzaklaştırılmaktadır. İnsan vücudu PLA ve PGA gibi monomerik 

bileşenleri tamamen uzaklaştırabilecek önemli ölçüde düzenlenmiş mekanizmaları ihtiva 

etmektedir. PGA metabolitlere dönüştürülürek veya diğer mekanizmalarla elimine edilirken, 

PLA trikarboksilik asit döngüsü sayesinde uzaklaştırılabilmektedir. Bu özellikleri nedeniyle 

PLA ve PGA Amerika’daki FDA kuruluşu tarafından onaylanmış olan degrede olabilen 

dikişler gibi ürünler ve implantlarda kullanılmaktadır. PLA ve PGA kolaylıkla işleme tabi 

tutulabilir ve bu polimerlerin degredasyon hızları, fiziksel ve mekanik özellikleri farklı 

molekül ağırlıklarına sahip kopolimerler kullanılarak geniş bir sahada ayarlanabilir 

niteliktedir. Bununla birlikte, bu polimerler kütle yıkım prosesi geçirerek skafoldların 

zamansız bozunmasına neden olabilirler. Buna ek olarak, bu asidik degredasyon ürünlerinin 

ani salınımı şiddetli bir tahrik edici tepkiye neden olabilir (71, 72). Genel olarak PGA, PLA’ 

dan daha hızlı degrede olur. Degredasyon hızları aşağıdaki sıraya göre azalır: 

 

PGA > PDLLA > PLLA > PCL 

 

Biyobozunur poliester degredasyonu, ester bağlarının hidrolizini takip eden su kavrama 

prosesi ile meydana gelmektedir. Kimyasal bileşim ve konfigürasyonel yapı, işleme tekniği, 

molekül ağırlığı (Mw), heterojenlik indisi (Mw/Mn), çevre koşulları, gerilme ve şekil 

değişimi, kristal özelliği, cihaz boyutu, gözeneklilik gibi yüzey morfolojisi ve zincir 

oryantasyonu, matriks içerisinde kimyasal olarak reaktif bileşiklerin dağılımı, katkılar (73, 

74), özgün monomerlerin varlığı ve hidrofilik özelliği gibi degredasyon kinetiklerini farklı 

faktörler etkilemektedir. Örneğin; PLGA geniş bir aralıktaki bozunma hızı ve hem 

hidrofobik/hidrofilik denge hem de kristal özellik ile yönlendirilmiş olan degredasyon 

kinetiklerine sahiptir. L-LA ve D-LA ve/veya GA monomer birimlerinden oluşan zincirlerin 
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bileşimi, PLGA polimerlerin degredasyon hızını belirler. En fazla miktarda PGA içeren 

karışımların daha hızlı degrede olduğu saptanmıştır (73). Öte yandan poli-ε-kaprolakton 

(PCL)’un canlı organizmalarda bozunması birkaç yılı bulabilmektedir (69- 75). 

Doymuş alifatik poliester sınıfına ait bu polimerlerin kalın örnekleri, iç kısmındaki dış 

tabakadakinden daha hızlı olmak üzere heterojen degredasyona neden olabilmektedir. 

Heterojen degredasyon ise iki olguya bağlanabilir: 

 

i) İç kısmına kıyasla polimer yüzeyinden dış ortama, çözünebilen oligomerlerin 

daha kolay difüzyonu ve 

ii) Hem laboratuar ortamında hem de canlı organizmalarda yabancı tampon 

çözeltisi sayesinde yüzeye yerleştirilen fonksiyonel karboksilik asit gruplarının 

nötralizasyonu.  

Bu olgular; fonksiyonel karboksil grupları nedeniyle otokataliz ile hacimsel 

degredasyon oranını artırırken, yüzeydeki asiditenin azalmasına katkı sağlar. PDLLA gibi 

amorf yapıdaki polimerlerin hidrolizi, kristalik yapıların eksikliği nedeniyle daha hızlı 

gerçekleşmektedir. Genel olarak absorbe edilen su miktarı; polimer matriksi içerisindeki 

zincir fragmanlarının difüzyon katsayılarına, sıcaklığa, tamponlama kapasitesine, pH’ a, 

iyonik kuvvete, matriksdeki katkı maddelerine, ortama ve üretim yöntemine bağlıdır. Bu 

nedenle farklı alifatik polyesterler, sulu çözeltilerde oldukça farklı degredasyon kinetikleri 

sergilemektedirler. Örnek olarak, PGA kuvvetli bir asit olup yapısındaki metil grupları 

nedeniyle hidrofobik yapıya sahip olan PLA’ dan daha hidrofiliktir. 

Stereokimya son özelliklerin belirlenmesinde etkileyici bir rol oynamaktadır; öyle ki 

komşu atom gruplarının daha düzgün bir şekilde sıralanması, daha büyük oranda kristalik 

yapının oluşmasına neden olmaktadır. Genelde kimyasal olarak kristalik yapılar amorf 

yapılardan daha kararlı olduğundan ve matriks içerisine su geçişini azalttığından poliesterlerin 

kristalik özelliğinin başlangıçtaki seviyesi hidrolitik degredasyon hızını etkilemektedir. 

Degredasyon süresi, polimerlerin stereoizomerleri ile daha uzun sürmektedir. Örneğin amorf 

yapıdaki PLA (PDLLA) için yaklaşık olarak sadece bir yıllık bir zaman dilimi yeterli iken L-

laktik asit tekrarlayan birimlerinden (monomerlerinden) oluşan PLA ’nın (PLLA) tamamen 

absorbsiyonu için beş yıldan daha fazla süre gerekmektedir (75). Doku mühendisliğindeki 

uygulamalar için son derece önem taşıyanlar; PLA, PGA ve PCL ile bunların 

kopolimerlerinin asidik degredasyon ürünlerinin yanı sıra atık ve kristal yapıdaki ara 
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ürünlerdir (51- 68). Polimeri çevreleyen ortamın pH’ ını dengelemek ve polimer 

degredasyonunu kontrol altına almak amacıyla, çeşitli gruplar temel bileşenlere katılır. Bu 

amaçla biyoaktif camlar ve kalsiyum fosfat bileşikleri kullanılmıştır (73- 75). Aslında 

biyolojik olarak bozunan polimerlerin geri dönüşümlü asidik degredasyona uğrama olasılığı 

kompozitlerin kullanımını uygun kılan bir diğer sebeptir (76). 

PDLLA, implant performansına ilişkin mükemmel özellikleri nedeniyle ortopedik 

amaçlı biyomedikal kaplama materyali olarak geniş ölçüde araştırılmıştır (65, 77). Yüksek 

mekanik stabilitesine ek olarak (78), PDLLA canlı organizmalarda mükemmel 

biyouyumluluk ve uygun bir osteokondüktif potansiyel sergilemektedir (79). Düşük molekül 

ağırlıklı PDLLA; bölgesel olarak işleyen bir ilaç-dağıtım sistemi oluşturmak amacıyla growth 

faktörler, antibiyotikler veya trombin inhibitörleri gibi ilaçlar ile kombine edilebilmektedir. 

Son zamanlarda doku mühendisliği için bir skafold materyali olarak PDLLA kullanımına çok 

daha fazla ilgi duyulması, bu cazip özelliklerinden ileri gelmektedir. 

Bunun yanı sıra PCL alifatik poliester sınıfının önemli bir üyesidir. Antibiyotik ilaçların 

etkili bir şekilde yakalanması amacıyla kullanılmaktadır ve bu nedenle PCL’ dan üretilen 

skafold, kemik defektlerinin tedavisinde kemik gelişimi ve rejenerasyonunu artırmak 

amacıyla kullanılmakta olan bir ilaç-dağıtım sistemi olarak göz önünde 

bulundurulabilmektedir (80, 81). PCL ve kopolimerlerinin degredasyonu, PLA’ nınkine 

benzer mekanizmalar gerektirmekte olup iki aşamada gerçekleşmektedir: Gelişigüzel bir 

şekilde hidrolitik esterlerin ayrılışı ve dökümden oligomerik türlerin difüzyonu yoluyla ağırlık 

kaybı. Yüksek molekül ağırlıklı PCL sisteminin degredasyonunun son derece yavaş olduğu, 

öyle ki vücuttan tamamen uzaklaştırılmasının üç senelik bir zaman dilimi gerektirdiği 

saptanmıştır. 

Biyobozunur polimerler ve biyoaktif seramikler doku mühendisliği skafoldları için 

çeşitli kompozit materyallerde birleştirilmektedir. Kemik doku mühendisliği için uygun 

yapıda birbirine bağlı gözeneklere sahip üç boyutlu (3D) skafoldlar oluşturmak amacıyla 

biyomateryaller ve üretim yöntemleri yeniden incelenmiştir. Günümüzde mevcut gözenekli 

skafoldların mekanik özellikleri ayrıntılı bir şekilde analiz edilmiş olup, insan kemiğine 

kıyasla yetersiz elastik sertlik ve kompresif dayanıklılık sergiledikleri saptanmıştır. Materyal 

bilimleri açısından doku mühendisliğindeki mevcut hedef, yük taşıyan koşullar altında dahi 

yapılarını ve bütünlüğünü önceden belirlenebilen bir zaman dilimi için koruyabilecek olan 
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gözenekliliği ve gözenek yapısı uygun hale getirilmiş yeniden üretilebilen, biyoaktif ve 

biyolojik olarak rezorbe olabilen 3D skafoldları tasarlayarak üretmektir (82). 

Polilaktik asidin monomeri olan laktik asit (2-hidroksi propanoik asit), ya L- ya da D- 

stereoizomeri olabilen en küçük optikçe aktif moleküllerden biridir. PLA, poliglikolik asit ve 

polimandelik asit içeren α-hidroksi asitlerden oluşan alifatik poliesterler sınıfına ait olup 

bakterilerle ayrışabilen kararlı bileşiklerdir. 

PLA, endüstriyel paketleme alanı veya biyolojik olarak rezorbe olabilen tıbbi cihaz 

pazarında kullanım amacıyla hammaddeler elde etmek için yenilenebilir kaynaklardan 

üretilebilen yüksek mukavemet ve elastisite modülüne sahip, termoplastik bir polimerdir. 

Yüksek molekül ağırlıklı, amorf veya kristal yapıda polimerler elde etmek amacıyla L- ve D- 

izomerlerinin kontrol altına alınmış bir bileşiği polimerizasyon ile stereokimyasal yapısı 

kolayca değiştirilebilen birkaç polimerden biri olan PLA, ester bağının basit hidrolizi ile 

bozunur. 

Bu materyal vücut içine tedavi amaçlı yerleştirildiğinde, vücut sıvısı (kan) ile laktik 

aside parçalanır. Bozunma süreci boyunca yüksek elastisitesini ve diğer mekanik özelliklerini 

koruyabilen, yeni, rezorbe olabilen materyaller için biyomedikal sanayisinde artan bir talep 

vardır (82- 86). 

PLLA’ nın mükemmel mekanik özellikleri ayarlanabilir hidroliz kapasitesi nedeniyle 

sadece biyolojik olarak bozunabilen plastikler olarak değil, aynı zamanda da biyomedikal bir 

polimer olarak geniş uygulama alanına sahip olması beklenmektedir. Bu nedenle PLLA 

materyallerinin, biyolojik olarak bozunma süreci ve altı ayın üzerinde skafold oluşturma 

yeteneği açısından insan koroner atardamarları için spesifik gereksinimi karşılaması kuvvetle 

olasıdır. 

Poli-L-laktik asit (PLLA) biyolojik olarak bozunabilen bir poliester olup mükemmel 

biyouyumluluğu ve mekanik özellikleri nedeniyle son zamanlarda birçok araştırmanın konusu 

olmuştur ve rastgele veya blok kopolimerleri; ilaç dağıtım sistemleri, kemik fiksasyonu için 

implant materyalleri ve biyolojik olarak absorbe olabilen cerrahi dikişler gibi biyomedikal 

uygulamalar için kullanılmaktadır (84- 90). 

Biyolojik olarak degrede olabilen materyallerin gelişimi; elde edilen ürünlerin 

protezlerdeki geçici materyaller olarak kullanımını uygun duruma getirmek amacıyla canlı 

organizma ile etkileşimlerini araştırmada yenilenen ilgiye neden olmuştur. PLLA bazlı 

biyolojik olarak bozunabilen implantlar birçok amaçla kullanılmıştır. Bu materyallerin 
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fiziksel özellikleri, implantlara esneklilik ve gözeneklilik sağlayarak kontrollü polimer 

bozunma sürecini geliştirmek amacıyla trietilsitrat gibi bir plastikleştirici/akışkanlaştırıcı 

ilavesi ile değiştirilerek geliştirilebilir (91, 92). 
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5.GEREÇ VE YÖNTEM: 

Ege Üniversitesi Mühendislik Fakültesi Kimya Mühendisliği Bölümü’nde gözenekli 

yapıya sahip membranlar hazırlanmıştır. 

5.1.Polimerik Filmlerin Hazırlanması: 

Ege Üniversitesi Mühendislik Fakültesi Kimya Mühendisliği Bölümü Polimer 

Araştırma Laboratuvarı’ nda materyal hazırlama işlemleri gerçekleştirilmiştir. Materyal 

moleküler ağırlık ortalaması 800.000 olan Poli-L-laktik asit’in (Şekil 5) (Purasorb-PL, Purac 

Biochem, Hollanda) granül formundan elde edilmiştir. 

 

 
 

Şekil 5:Granül formdaki Poli-L-Laktik asit (Purasorb-PL, Purac Biyochem, Hollanda) 
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%8’lik PLLA çözeltisi hazırlamak amacıyla granül formundaki PLLA’ dan 8g 

tartılmıştır. PLLA higroskopik yapıda bir polimer olduğundan, içerisindeki nemi 

uzaklaştırmak amacıyla 100ºC sıcaklık değerindeki etüvde kurutulmuştur. Kurutulan PLLA 

hava ile temas ederek doğrudan nem kapmaması amacıyla, direk desikatöre alınarak biraz 

vakum uygulanmıştır. Desikatörde tamamen kurutulan granüler yapıdaki PLLA, 100 ml 

%99,6 saflıktaki metilen klorür çözeltisi (MERCK, d=1,33 g/cm³, MW=84,93 g/mol) 

içerisinde manyetik karıştırıcıda 24 saat boyunca çözülmüştür. 

Hazırlanan PLLA çözeltisi petri kapları içerisindeki selülozdan oluşan iki farklı süzgeç 

kağıdı üzerine farklı miktarlarda yerleştirilerek spatül vasıtasıyla polimer çözeltisinin 

selülozik destek yapı ile tamamen temas etmesi sağlanmıştır. Üzerlerine öncelikle bir miktar 

metilen klorür çözeltisi daha sonra ise %96’lık etil alkol çözeltisi ilave edilmiştir. Bu aşamada 

amaç, metilen klorür çözeltisinin uzaklaştırılması ile birlikte etanol çözeltisinin oluşmakta 

olan selülozik destekli polimerik yapıdaki membranlarla etkileşime girmesi, diğer bir deyişle 

membranların %96’lık etanol çözeltisinde koagule edilmesidir. Bir müddet sonra selülozik 

destekli polimerik yapıdaki membranlar, içerisinde etanol çözeltisi bulunan petri kaplarından 

çıkarılarak oda sıcaklığında kurutulmuştur; bu şekilde iki farklı membran hazırlanmıştır. 

Selülozik destek yapıya sahip olan bu membranların, destek yapı kullanılmaksızın hazırlanan 

PLLA membranlarla yüzey morfolojisi açısından karşılaştırma grubu oluşturacak şekilde son 

iki numune (4. ve 5.) olarak belirlenmesi kararlaştırılmıştır. 

Aynı yöntem uygulanarak selülozik destek yapı kullanılmaksızın hazırlanan PLLA 

membranlarda, etanol ile temas neticesinde homojen yapı elde edilememiştir. Sadece metilen 

klorür çözeltisi kullanılarak elde edilen PLLA membranların nispeten daha homojen bir yapı 

sergilediği gözlemlenmiştir. 

Son olarak da petri kaplarına doğrudan PLLA çözeltileri dökülerek, bir gün boyunca 

kendiliğinden kuruyarak polimerik film oluşturmaları sağlanmıştır. Bu yöntemle elde edilen 

üç farklı PLLA membranın daha düzgün bir yüzey morfolojisi sergilemiş olduğu saptanmıştır 

ve bu nedenle hazırlanmış olan polimerik membranların gözenek yapılarını araştırmak 

amacıyla ilk üç numune (1. , 2. ve 3.) olarak belirlenmesi kararlaştırılmıştır. Elde edilen üç 

farklı membran numunesindeki belirleyici etken, değişik miktarlardaki PLLA içeriği ve buna 

bağlı olarak değişen membran kalınlığıdır. 
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5.2.Membranların Karakterizasyonu: 

Membran oluşumu esnasında solvent buharlaşmasından kaynaklanan gözenekli yapının 

mikroyapı analizi, SEM ve AFM gibi membran karakterizasyon yöntemleriyle incelenmiş 

olup IR analizi ile membranın kimyasal yapısı araştırılmıştır. 

5.2.1.IR Analizi: 

IR analizi için öncelikle kızılötesi ışığı geçirebilecek nitelikte oldukça ince ve saydam 

yapıda bir PLLA membran hazırlanmıştır. Bu membranın içerdiği bağlanmalar ve fonksiyonel 

grupların saptanması amacıyla Ege Üniversitesi Mühendislik Fakültesi Kimya Mühendisliği 

Bölümü Araştırma Laboratuarı’nda Shimadzu Corporation Ltd. IR Analiz cihazında IR analizi 

gerçekleştirilmiştir. 

5.2.2. SEM Analizleri: 

Dokuz Eylül Üniversitesi Mühendislik Fakültesi Malzeme ve Metalurji Mühendisliği 

Bölümü Araştırma Laboratuvarı’nda ikisi selülozik destek yapıya sahip olan beş farklı PLLA 

membran numunesinin hava ile temas halinde kurutulan yüzeylerine ait gözenek yapılarının 

incelenmesi amacıyla SEM (Scanning Electron Microscopy) analizleri gerçekleştirilmiştir. 

Selülozik destek yapı içermeyen PLLA membranlar (1. , 2. ve 3.) oldukça ince bir yapı 

sergilediğinden, kesit analizleri gerçekleştirilememiştir. Bununla birlikte selülozik destekli 

PLLA membranların (4. ve 5.) gözenek yapılarına ilişkin yüzey analizlerinin yanı sıra kesit 

analizleri de gerçekleştirilebilmiştir. 

Analizler öncesinde numunelere ait ölçüm örnekleri hazırlanmıştır. Polaron Range 

cihazında ortamdaki hava partikülleri ve nemi uzaklaştırmak suretiyle materyalin kaplama 

sırasında yüzeye daha iyi bağlanmasını sağlamak amacıyla analiz örneklerine öncelikle düşük 

bir vakum uygulanarak, iletkenliği sağlamak amacıyla Au- Pd (altın-paladyum) kaplama 

yapılmıştır. 

Kaplama yapılmış olan analiz örneklerine ait SEM görüntüleri, vakum altında çalışan 

JEOL JSM-6060 cihazında görüntüleme öncesinde beş dakika boyunca yüksek bir vakuma 

tabi tutularak gerçekleştirilmiştir. 
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5.2.3.AFM Analizleri: 

Ege Üniversitesi Mühendislik Fakültesi Kimya Mühendisliği Bölümü Mikroyapı Analiz 

Laboratuarı’nda 3 numaralı membran numunesinin hem hava ile temas halinde kurutulan 

yüzeyine ait hem de petri kabıyla temas halinde olan yüzeyine ait yüzey topografları AFM 

(Atomic Force Microscopy) ile incelenmiştir. Bu analizlerde aynı membran numunesinin hava 

ile temas halinde kurutulan yüzeyine ait gözenek yapısını sergileyen SEM görüntüsü ile aynı 

yüzeye ait AFM görüntüsünün birbirini destekleyen bir yapı sergileyip sergilemediğinin ve 

bunun yanı sıra söz konusu membran numunesinin her iki yüzeyine ilişkin AFM analiz 

sonuçlarının karşılaştırılarak membranın simetrik yapıya mı yoksa asimetrik yapıya mı sahip 

olduğunun araştırılması planlanmıştır. 

AFM analizleri, Nano Magnetics Instrument Ltd. RT-SHPM cihazı ile membran 

örnekleri için en uygun çalışma ortamı sağlayan tapping modda çalışılarak 

gerçekleştirilmiştir. Cihaz, hemen altında fiziksel deformasyonu elektrik akımına çeviren 

piezoelektrik malzemenin bulunduğu çok ince uçlar ile analiz edilecek membran numunesinin 

yüzeyi arasındaki d mesafesine bağlı olarak oluşan elektrik akımını sabit tutma prensibine 

dayanarak tapping modda çalışmaktadır. Tapping modda kullanılan uçlar Al (aluminyum) 

kaplama bazlı olup, en uç noktalarında yalnızca birer tane atom içermektedirler. Analiz 

boyunca bu uçlar yüzey topografı incelenmekte olan membran yüzeyi ile bir temas edip bir 

etmeyerek çalıştığından tapping mod, semi-contact mod olarak da adlandırılmaktadır. 

AFM analizleri ile 20μm’lik bir alanı 5μm/s’lik bir hızla tarayarak çok net olmasa da 

yüzey görüntüsünü elde etmekteyiz. Analiz sonucunda RMS (Roughness Mean Square) 

değeri büyük olan numunenin daha gözenekli, daha pürüzlü yapıya sahip olduğu 

saptanmaktadır. 
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6.BULGULAR: 

6.1.IR Analizi: 

IR analizi için özel olarak hazırlanmış olan PLLA membrana ilişkin spektrumda belirli 

dalga boyu aralıklarında polimerik yapıdaki membranın içerdiği fonksiyonel gruplar Şekil 

6.1.1.’deki IR spektrumunda gözlenmiştir. 

 
 

Şekil 6.1.1: PLLA membran numunesinin IR spektrumu 
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1700- 1800 cm-1 dalga boyu aralığında ve 1176 cm-1 dalga boyunda ester bandları, 

3000 cm-1 dalga boyunda C-H bandı, 

1000- 1 300 cm-1 dalga boyu aralığında C-O bandları ve 

1300- 1500 cm-1 dalga boyu aralığı ile 700- 800 cm-1 dalga boyu aralığında alkan bandları 

gözlenmiştir. Özet olarak PLLA membran numunesine ait IR spektrumu tipik bir doymuş 

alifatik poliester grafiği sergilemektedir. 

6.2.SEM ANALİZLERİ: 

Membran oluşumu esnasında döküm yönteminden kaynaklanmış olan merkeze doğru 

incelen 0,09- 0,19 μm değerleri arasındaki memran kalınlığına ve 0,2301g kütleye sahip 1 

numaralı membran numunesinden alınan analiz örneğine ilişkin SEM görüntüleri; 15 kV’luk 

elektrik akımı altında, sırasıyla 100 kat, 250 kat, 500 kat, 1000 kat ve 1500 kat büyütme oranı 

ve bununla birlikte 100  μm, 100 μm, 50 μm, 10 μm ve 10 μm skala büyüklük değerleri ile 

Şekil 6.2.1.’de gözlenmektedir. 

 

 
 

Şekil 6.2.1.a: 1 numaralı PLLA membran numunesine ait analiz örneğine ilişkin 100 kat 

büyütme ile elde edilen SEM görüntüsü 
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Şekil 6.2.1.b: 1 numaralı PLLA membran numunesine ait analiz örneğine ilişkin 250 kat 

büyütme ile elde edilen SEM görüntüsü 

 

 

 
 

Şekil 6.2.1.c: 1 numaralı PLLA membran numunesine ait analiz örneğine ilişkin 500 kat 

büyütme ile elde edilen SEM görüntüsü 
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Şekil 6.2.1.d: 1 numaralı PLLA membran numunesine ait analiz örneğine ilişkin 1000 kat 

büyütme ile elde edilen SEM görüntüsü 

 

 

 
 

Şekil 6.2.1.e:1 numaralı PLLA membran numunesine ait analiz örneğine ilişkin 1500 kat 

büyütme ile elde edilen SEM görüntüsü 
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1 numaralı membran numunesinden alınan analiz örneğine ilişkin SEM görüntüleri 

(Şekil 6.2.1) incelendiğinde polimerik membranın oldukça homojen bir morfolojik yapı 

sergilediği gözlenmektedir. Bununla birlikte bağlantılar tüm yapıda uyumlu şekilde dağılmış 

durumda bulunmaktadır. 

Membran oluşumu esnasında döküm yönteminden kaynaklanmış olan merkeze doğru 

incelen 0,19- 0,39 μm değerleri arasındaki memran kalınlığına ve 0,4466g kütleye sahip 2 

numaralı membran numunesinden alınan analiz örneğine ilişkin SEM görüntüleri; 15 kV’luk 

elektrik akımı altında, sırasıyla 100 kat, 250 kat, 500 kat, 1000 kat ve 1500 kat büyütme oranı 

ve bununla birlikte 100  μm, 100 μm, 50 μm, 10 μm ve 10 μm skala büyüklük değerleri ile 

Şekil 6.2.2’de gözlenmektedir. 

 

 
 

Şekil 6.2.2.a. 2 numaralı PLLA membran numunesine ait analiz örneğine ilişkin 100 kat 

büyütme ile elde edilen SEM görüntüsü 
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Şekil 6.2.2.b: 2 numaralı PLLA membran numunesine ait analiz örneğine ilişkin 250 kat 

büyütme ile elde edilen SEM görüntüsü 

 

 

 
 

Şekil 6.2.2.c: 2 numaralı PLLA membran numunesine ait analiz örneğine ilişkin 500 kat 

büyütme ile elde edilen SEM görüntüsü 
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Şekil 6.2.2.d: 2 numaralı PLLA membran numunesine ait analiz örneğine ilişkin 1000 kat 

büyütme ile elde edilen SEM görüntüsü 

 

 

 
 

Şekil 6.2.2.e: 2 numaralı PLLA membran numunesine ait analiz örneğine ilişkin 1500 kat 

büyütme ile elde edilen SEM görüntüsü 
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2 numaralı membran numunesinden alınan analiz örneğine ilişkin SEM görüntüleri 

(Şekil 6.2.2.) incelendiğinde bağlantıların birbiriyle uyumlu olduğu homojen bir yapı oluşumu 

gözlenmektedir. Bununla birlikte 1 numaralı membran numunesi ile kıyaslandığında, 1 

numaralı numunedeki oluşumun daha homojen ve kararlı bir yapı sergilemekte olduğu açıkça 

görülmektedir. 

0,19 μm değerindeki memran kalınlığına ve 0,4598g kütleye sahip 3 numaralı membran 

numunesinden alınan analiz örneğine ilişkin SEM görüntüleri; 10 ve15 kV’luk elektrik akımı 

altında, sırasıyla 100 kat, 250 kat, 500 kat, 1000 kat ve 1500 kat büyütme oranı ve bununla 

birlikte 100  μm, 100 μm, 50 μm, 10 μm ve 10 μm skala büyüklük değerleri ile Şekil 6.2.3.’de 

incelenmiştir. 

 

 
 

Şekil 6.2.3.a: 3 numaralı PLLA membran numunesine ait analiz örneğine ilişkin 100 kat 

büyütme ile elde edilen SEM görüntüsü 
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Şekil 6.2.3.b. 3 numaralı PLLA membran numunesine ait analiz örneğine ilişkin 250 kat 

büyütme ile elde edilen SEM görüntüsü 

 

 

 
 

Şekil 6.2.3.c: 3 numaralı PLLA membran numunesine ait analiz örneğine ilişkin 500 kat 

büyütme ile elde edilen SEM görüntüsü 



 33

 
 

Şekil 6.2.3.d: 3 numaralı PLLA membran numunesine ait analiz örneğine ilişkin 1000 kat 

büyütme ile elde edilen SEM görüntüsü 

 

 

 
 

Şekil 6.2.3.e: 3 numaralı PLLA membran numunesine ait analiz örneğine ilişkin 1500 kat 

büyütme ile elde edilen SEM görüntüsü 
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3 numaralı membran numunesinden alınan analiz örneğine ilişkin SEM görüntüleri 

(Şekil 6.2.3.) incelendiğinde bağlantılarda bir bozulmanın, gül gibi bir açılmanın söz konusu 

olduğu ve çok homojen bir bağlantı dağılımının olmadığı saptanmıştır. Porozitelerin de 

homojen bir şekilde dağılmadığı, irili ufaklı dağılmış olduğu gözlenmiştir. 

0,21 μm kalınlığındaki 0,5880g kütleli selülozik destek yapı ile hazırlanan PLLA 

membranlardan 0,36 μm değerindeki memran kalınlığına ve 0,7501g kütleye sahip 0,1619g 

PLLA içeren 4 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesinden alınan analiz 

örneğine ilişkin SEM görüntüleri; 10 kV’luk elektrik akımı altında, sırasıyla 100 kat, 250 kat, 

500 kat ve 1000 kat büyütme oranı ve bununla birlikte 100  μm, 100 μm, 50 μm, 10 μm ve 10 

μm skala büyüklük değerleri ile Şekil 6.2.4.’de incelenmiştir. 
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Şekil 6.2.4.a: 4 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesine ait analiz örneğine 

ilişkin 100 kat büyütme ile elde edilen SEM yüzey görüntüsü 

 

 

 
 

Şekil 6.2.4.b: 4 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesine ait analiz örneğine 

ilişkin 250 kat büyütme ile elde edilen SEM yüzey görüntüsü 
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Şekil 6.2.4.c: 4 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesine ait analiz örneğine 

ilişkin 500 kat büyütme ile elde edilen SEM yüzey görüntüleri 
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Şekil 6.2.4.d: 4 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesine ait analiz örneğine 

ilişkin 1000 kat büyütme ile elde edilen SEM yüzey görüntüleri 
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Şekil 6.2.4.e: 4 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesine ait analiz örneğine 

ilişkin 100 kat büyütme ile elde edilen SEM kesit görüntüsü 

 

 

 
 

Şekil 6.2.4.f: 4 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesine ait analiz örneğine 

ilişkin 250 kat büyütme ile elde edilen SEM kesit görüntüsü 
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Şekil 6.2.4.g: 4 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesine ait analiz örneğine 

ilişkin 500 kat büyütme ile elde edilen SEM kesit görüntüsü 

 

 

 
 

Şekil 6.2.4.h: 4 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesine ait analiz örneğine 

ilişkin 1000 kat büyütme ile elde edilen SEM kesit görüntüsü 
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4 numaralı selülozik destek yapı içeren PLLA membran numunesinden alınan analiz 

örneğine ilişkin SEM görüntüleri (Şekil 6.2.4.) incelendiğinde porozitelerin homojen bir 

şekilde dağılmadığı, membranın daha iri gözeneklere sahip olduğu saptanmış olup daha küçük 

tane oluşumları gözlenmiştir. 

0,21 μm kalınlığındaki 0,5880g kütleli selülozik destek yapı ile hazırlanan PLLA 

membranlardan 0,45 μm değerindeki memran kalınlığına ve 0,7669g kütleye sahip 0,1789g 

PLLA içeren 5 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesinden alınan analiz 

örneğine ilişkin SEM yüzey görüntüleri, 10 kV’luk elektrik akımı altında, sırasıyla 100 kat, 

250 kat, 500 kat ve 4500 kat büyütme oranı ve bununla birlikte 100  μm, 100 μm, 50 μm ve 5 

μm skala büyüklük değerleri ile; SEM kesit görüntüleri ise sırasıyla 50 kat, 100 kat,1000 kat 

ve 2500 kat büyütme oranı ve bununla birlikte 500  μm, 100 μm, 10 μm ve 10 μm skala 

büyüklük değerleri ile Şekil 6.2.5’de incelenmiştir. 

 

 
 

Şekil 6.2.5.a: 5 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesine ait analiz örneğine 

ilişkin 100 kat büyütme ile elde edilen SEM yüzey görüntüsü 
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Şekil 6.2.5.b: 5 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesine ait analiz örneğine 

ilişkin 250 kat büyütme ile elde edilen SEM yüzey görüntüsü 

 

 

 
 

Şekil 6.2.5.c: 5 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesine ait analiz örneğine 

ilişkin 500 kat büyütme ile elde edilen SEM yüzey görüntüsü 
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Şekil 6.2.5.d: 5 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesine ait analiz örneğine 

ilişkin 4500 kat büyütme ile elde edilen SEM yüzey görüntüleri 
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Şekil 6.2.5.e: 5 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesine ait analiz örneğine 

ilişkin 50 kat büyütme ile elde edilen SEM kesit görüntüsü 

 

 

 
 

Şekil 6.2.5.f. 5 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesine ait analiz örneğine 

ilişkin 100 kat büyütme ile elde edilen SEM kesit görüntüsü 
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Şekil 6.2.5.g: 5 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesine ait analiz örneğine 

ilişkin 1000 kat büyütme ile elde edilen SEM kesit görüntüsü 

 

 

 
 

Şekil 6.2.5.h: 5 numaralı selülozik destekli PLLA membran numunesine ait analiz örneğine 

ilişkin 2500 kat büyütme ile elde edilen SEM kesit görüntüsü 
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5 numaralı selülozik destek yapı içeren PLLA membran numunesinden alınan analiz 

örneğine ilişkin SEM görüntüleri (Şekil 6.2.5.) incelendiğinde parça yüzeyinde aynı yönde 

yönlenmiş çubuk şeklinde poroziteli bölgelerin varlığı saptanmış olup, membran nispeten 

homojen bir yapı sergilemektedir. Özetle 5 numaralı numunede gözenekli yapı oluşmamış 

fakat selülozlar belirgin şekilde görülmektedir. 

6.3: AFM Analizleri: 

0,19 μm değerindeki memran kalınlığına ve 0,4598g kütleye sahip 3 numaralı membran 

numunesinden alınan analiz örneğininin hava ile temas halinde kurutulan yüzeyine ilişkin 

SEM yüzey görüntüleri ( bkz. Şekil 6.2.3.); 10 ve15 kV’luk elektrik akımı altında, sırasıyla 

100 kat, 250 kat, 500 kat, 1000 kat ve 1500 kat büyütme oranı ve bununla birlikte 100  μm, 

100 μm, 50 μm, 10 μm ve 10 μm skala büyüklük değerleri ile incelendiğinde bağlantılarda bir 

bozulmanın, gül gibi bir açılmanın söz konusu olduğu ve çok homojen bir bağlantı 

dağılımının olmadığı saptanmıştır. Porozitelerin de homojen bir şekilde dağılmadığı, irili 

ufaklı dağılmış olduğu gözlenmiştir. 

3 numaralı membran numunesinden alınan analiz örneğininin hava ile temas halinde 

kurutulan yüzeyine ilişkin yüzey topografına AFM ile bakılarak Şekil 6.3.1’de görüldüğü gibi 

SEM yüzey analizlerini ( bkz. Şekil 6.2.3.) destekleyen görüntüler elde edilmiştir. 

 

                            
 

Şekil 6.3.1: 3 numaralı PLLA numunesinden alınan analiz örneğine ilişkin sırasıyla genlik ve 

faz konumlarındaki AFM görüntüleri 
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Şekil 6.3.2: 3 numaralı PLLA numunesinden alınan analiz örneğine ilişkin sırasıyla genlik ve 

faz konumlarındaki 3 boyutlu (3D) AFM görüntüleri 

 

Bu analizlerde aynı membran numunesinin hava ile temas halinde kurutulan yüzeyine 

ait gözenek yapısını sergileyen SEM görüntüsü ile aynı yüzeye ait AFM görüntüsünün 

birbirini destekleyen bir yapı sergilediği gözlenmiştir. İki şekil arasında açıkça görülmektedir 

ki oldukça pürüzlü bir yapı söz konusudur. 
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3 numaralı membran numunesinden alınan analiz örneğininin petri kabı ile temas 

halinde kurutulan yüzeyine ilişkin yüzey topografına AFM ile bakılarak Şekil 6.3.3.’de 3 

boyutlu (3D) yapısı gözlenmektedir. 

 

 

 
 

Şekil 6.3.3: 3 numaralı PLLA numunesinden alınan analiz örneğinin petri kabı ile temas 

halinde kurutulan yüzeyine ilişkin 3 boyutlu (3D) AFM görüntüsü 

 

Söz konusu membran numunesinin her iki yüzeyine ilişkin AFM analiz sonuçları 

karşılaştırılarak, membranın asimetrik yapıya sahip olduğu saptanmıştır. Petri kabı ile temas 

halinde kurutulan membran yüzeyi hava ile temas halinde kurutulan memran yüzeyine kıyasla 

daha az gözenekli, daha düzgün bir yapı sergilemektedir buna bağlı olarak burada incelenen 3 

numaralı membranın asimetrik yapıda olduğu söylenebilmektedir.  
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7.TARTIŞMA: 

Biyomateryaller, vücudun herhangi bir organ ve dokusunu iyileştirmeye yönelik ya da 

bir takım fonksiyonlarını gerçekleştirmek amacı ile tasarlanan araç ya da protezlerdir. 

Biyomateryaller; polimerler, metaller, seramikler ve bunların kompozitlerinden hazırlanabilir. 

Kazalar, doğum hasarları, kalıtımsal bozukluklar ve hastalıklar nedeniyle kemik 

onarımına artan bir gereksinim vardır. Bugün hiçbir implant madde kemiğin mekanik 

özelliklerine eşdeğer değildir. Güçlü metal alaşımlar ve biyoseramikler elastik modüllerinin 

100 kez daha büyük olması nedeni ile kemikten daha dayanıklı materyallerdir (Hench 1999) 

(94). 

Metaller ve alaşımları güçlü mekanik özelliklerinden dolayı ortopedik cerrahide implant 

madde olarak kullanılır. Yük taşıyan mafsallar için metalik alaşımlardan yapılan implant 

tasarımında sertlik değerinin yüksek olması ve buna bağlı olarak materyalin aşınmalara karşı 

direnç gösterebilmesi gerekir. Metaller korozyon ve doku hassasiyeti nedeniyle ideal 

maddeler değildir. Metal ve kemik ara yüzeyi yapışmadığından osteoliz 

gerçekleşebilmektedir. Ortopedide yaygın olarak kullanılan alaşımlar paslanmaz çelik, Co-Cr 

alaşımları ve Ti-6Al-4V’dur (Shackelford 1999) (95). 

Sert doku mühendisliğinin geleceği uygun kompozisyondan oluşan ağ, yerel 

düzenleyiciler ve osteojenik hücrelerin birleşiminden oluşacaktır. Doku mühendisleri kemiğin 

elastik ve rijit özelliklerini akıldan çıkarmayarak original dokuya uygun biyokimyasal 

özellikleri olan bir yapay ağ aramalıdırlar. Bu arayışta kemiğin mineral özelliklerine yakın 

biyolojik uyumlu seramiklerin ve polimerlerin yeri olacaktır (1). 

Vücudun zarar görmüş parçalarının değişimi ve yeniden yapılandırılması için kullanılan 

seramik maddelere biyoseramik denir. Biyoseramikler, korozyona dayanıklı, üstün sürtünme 

özellikleri olan, alerjik ve kanserojen olmayan inorganik maddelerdir. Biyoseramikler canlı 

organizma ile biyouygunluk özelliği göstermektedirler. Biyouygunluk terimi ile ifade edilmek 

istenen biyoseramiğin vücut tarafından kabulüdür. Biyoseramikler yoğunluğu düşük 

maddelerdir (Bose et al. 2000) (96). 

Biyoseramikler ortopedi ve dişçilikte diz, kalça ve kas değişimi, çenenin yeniden 

yapılandırılması, çene kemiğinin sabitleştirilmesi ve omurga kemiği füzyonunda kemik dolgu 

maddesi olarak kullanılır. 
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Biyoseramikler doku ile etkileşimlerine göre biyoinert, biyoaktif ve biyobozunur 

seramikler olmak üzere üç ana gruba ayrılır. Biyoinert seramikler canlı dokuyu değiştirmeden 

doku ile bir arada bulunabilir. Biyoaktif seramikler kemikle ya da canlı organizmanın 

yumuşak dokusu ile kimyasal bağ yapma özelliği gösterirler. Biyobozunur seramikler doku ile 

yer değiştirir (Dubok et al 2000) (97). 

Hastalık ve kaza nedeni ile hasara uğrayan doku ve organların yenilenmesi ve 

değiştirilmesi amacı ile kullanılan malzemelerin özellikleri insan vücudundaki doku ve 

yapılara benzer olmalıdır. Kemik doku % 69 oranında kalsiyum fosfat ile % 20 oranında 

kollajen liften oluşmaktadır. 

Ortopedi ve travmatolojide kemik yerine kullanılan seramikler esas olarak 

hidroksiapatit (HA), trikalsiyum fosfat (TCP) veya cam kökenlidir. Seramiklerin metallere 

göre en önemli avantajı, konak doku ile biyolojik etkileşime girebilmesidir. Bu güne kadar 

seramikler, biyouyumlu ve biyolojik olarak aktif materyaller olarak tanımlanmışlardır. 

Bunlara karşın son yapılan çalışmalar, kemik iliğine implante edildiklerinde bu materyallerin, 

hücresel deplasyonun takip ettiği özgün olmayan erken bir inflamatuvar yanıtın oluştuğunu 

göstermiştir. Cam iyonomerleri medikal alanda kullanılan seramiklerin mekanik özelliklerini 

ve biyouyumluluğunu geliştirmiştir. Öte yandan, bu seramiklerin nöral dokuya ters etkileri 

olabilmektedir. 

Kendiliğinden donan kalsiyum fosfat çimentolar (CPC) enjekte edilebilir formdaki yeni 

çimentolardır (98, 99). Bu çimentolar inflamatuar yanıt oluşturmaksızın implantasyondan 

hemen sonra yaygın kemik oluşumu göstermişlerdir. Kalsiyum fosfat seramiklerinde kemik 

kolonizasyonu daha erken ve daha hızlı oluşmaktadır. Polimerler, jelatin ve kollajen eklenerek 

kalsiyum fosfat seramiklerinin biyouyumluluğu geliştirilebilir. Kitosan ve sitrik asit 

inflamatuar yanıtı azaltarak biyouyumluluğu arttırmak için eklenmiştir (100). TGF-α 

eklenerek preosteoblastik hücrelerin uyarımı in vitro olarak sağlanabilir. Buna karşın bir 

çalışmada partikül büyüklüğüne bağlı olarak CPC partiküllerinin osteoblastları ters etkilediği 

bulunmuştur. CPC’ nin biyomekanik etkinliği ve gözenekli olmayışı nedeniyle yavaş 

bozunması gibi sorunları araştırmaya halen açıktır. 

Polimerik biyomateryaller çok değişik şekillerde ve özelliklerde hazırlanabilmeleri, 

yüzey özelliklerinin modifiye edilebilmesi gibi pek çok avantaja sahiptirler. Polimer 

malzemede karbon zinciri uzadıkça molekül ağırlığı artmaktadır ve buna bağlı olarak 

polimerik materyalin aşınmalara, çekme gerilmelerine ve burulmalara karşı mukavemeti ile 
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elastikiyeti artmaktadır. Örneğin polietilenin yüksek dayanım ve düşük esneme 

özelliklerinden dolayı, yüksek molekül ağırlığına sahip formları ortopedik implantlarda 

kullanılmaktadır. PTFE, ticari adıyla teflon, yüksek kristaliniteye, düşük yoğunluk, elastik 

modülü, yüzey gerilimi ve sürtünme katsayısına sahip olmasından dolayı yapay damarlar 

şeklinde kullanılmaktadır. Poliamidler işlenebildikleri için ameliyat ipliği ya da yara örtü 

materyali olarak kullanılırlar. PET ise kalp kapakçıklarını dikme amacıyla kullanılan bir 

polimerdir. 

Temelde polimerler, kırık fiksasyonu, kemik replasmanı, kıkırdak onarımı, bağların ve 

tendonların fiksasyonu ile kontrollü ilaç salınımı için kullanılmaktadır. Polimerik implantların 

klinik uygulamasından sonra doku yanıtını kanıtlayan en önemli belirtiler steril drenaj ve 

implant çevresindeki osteolizdir. İmplantın boyutları arttıkça oluşan reaksiyonun şiddeti de 

artar. 

PMMA (Polimetilmetakrilat) kemik çimentosunun başlıca kullanım alanı, kemik 

kırıklarının iyileştirilmesi amacıyla, kemik ile metal alaşımları veya biyoseramik 

materyallerden oluşan implant yüzeyleri arasında dolgu maddesi olarak kullanımıdır. Ancak 

PMMA kemik çimentosunun hastaya uygulanmasından belirli bir süre geçtikten sonra 

çimentonun özelliğinden dolayı, çimento çekme davranışı gösterecektir ve çimento ile kemik 

yüzeyi arasında boşluk meydana gelecektir ve bu da hastanın tekrar tedavi olmasını 

gerektirecektir. 

Kemik çimentoları günümüzde çoğunlukla, bozunmayan özellikteki 

polimetilmetakrilatlardan yapılmaktadır. Doktorlar dahili kemik kırıklarına lokal bir reaksiyon 

ile PMMA’yı ilave ederler. Polimetilmetakrilat birçok avantaja sahiptir. Monomer karışımının 

ilavesinde ve foto polimerizasyonunda daha az cerrahi müdahale tekniği gerektirmektedirler. 

PMMA’ nın mekanik özellikleri gerçek canlı ortamdaki yüklemelerdeki gerilmeleri yeterli 

düzeyde taşıyabilmektedir. Bunun yanında birkaç dezavantajı vardır; örneğin ekzotermik 

polimerizasyonunda sıcaklık artışının kontrolü zordur. Kemik çimento yüzeyindeki sıcaklığın 

111°C’ ye ulaşması hücre ölümlerine yol açmaktadır. Buna ek olarak PMMA çimentoları sık 

sık kan akış hızının artmasına ve kaşıntıya neden olurlar. 

Ticari kemik çimento formülasyonunda halen kullanılmakta olan PMMA kendi kendine 

polimerleşen biçimsiz bir polimerdir. Çimentoların karıştırma sırasında açığa çıkan ısının 

azaltılması ile biyomekanik özelliklerini değiştirmeksizin biyouyumluluğunu arttırmak için 

son yıllarda birçok çalışma yapılmıştır. Bunlardan biri kemik çimentosuna (PMMA) HA 
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seramiğinin eklenmesidir. Bu yöntemle çimentoda polimerizasyon ısısı 111°C'den 87°C'ye 

indirilmiştir. Ayrıca kompresif kuvvet de arttırılmıştır. Kendiliğinden donan kalsiyum fosfat 

çimentolar (CPC) da enjekte edilebilir formdaki yeni çimentolardır. 

Çimentonun karıştırılması sırasında oluşan ısı reaksiyonu biyouyumluluğu belirleyen en 

önemli etmenlerin başında gelir. Yüksek ısıya neden olan çimentolar doku nekrozu 

oluşturabilir. Akut inflamatuvar evreden sonra makrofajları ve yabancı cisim dev hücrelerini 

içeren sinovya benzeri bir zar çimentoyu kaplar. Makrofajların sitoplazmalarında polietilen 

partiküller gözlenir ve kemik çimento birleşim yerinde IL-1 ile PGE2 düzeyleri artar. 10 μm 

çapından küçük titanyum ve polimetilmetakrilat partiküllerinin IL-1 ve PGE2 salgılanmasını 

arttırarak osteolitik süreci başlattıkları düşünülmektedir. PMMA ayrıca fibroblastlardan 

serbest radikal salınımına neden olur. PMMA ile aynı ortamda bulunan osteoblastlarda 

yüksek düzeyde apoptoz gözlenmiştir. Bunun yanında PMMA partikülleri osteoblast 

ayrımlaşmasını engellemektedir. Baryum sülfat gibi farmasötikler PMMA ya karşı oluşan 

inflamatuar yanıtı arttırırlar. Kemik çimentolarındaki hızlandırıcıların değiştirilmesi 

biyouyumluluklarını geliştirebilir. 

Karıştırma sırasında açığa çıkan ısının azaltılması ile biyomekanik özelliklerini 

değiştirmeksizin biyouyumluluğunu arttırmak için son yıllarda birçok çalışma yapılmıştır 

(101). Son zamanlarda yapılan bir çalışmada polimer ağda homojen dağılımı sağlamak için iki 

farklı molekül ağırlığında HA partikülü ile PMMA karıştırılarak oluşturulan oldukça düşük 

viskoziteli çimento kompozisyonu hazırlanmıştır. Bu çimentoda polimerizasyon ısısı 111°C 

den 87°C ye indirilmiştir. Ayrıca çimentonun kompresif kuvvetinin de arttığı gözlenmiştir. 

HA içeren akrilik kemik çimentosu bilinen çimentodan daha yüksek mekanik kuvvete 

dayanım göstermiştir. Gelecekte HA içeren akrilik kemik çimentolarının yaygın kullanımı söz 

konusudur. In vitro çalışmalar da osteoblast benzeri hücrelerin HA içeren PMMA sementlerin 

yüzeyinde daha iyi büyüyerek farklanabildiklerini göstermiştir. 

Defekt alanında istenmeyen fibröz doku hücrelerini ve ürünlerini yara bölgesinden uzak 

tutan fakat besleyici sıvı ve gazların geçişine imkan vererek osteojenik hücrelerin 

rejenerasyonuna dolayısıyla defektin doğal kemik oluşumuyla iyileşmesine olanak sağlayan 

Yönlendirilmiş Doku Rejenerasyonu (YDR) kavramı günümüzde artan oranda değer 

kazanmaktadır. 

Kullanılmakta olan bütün kemik greft materyallerinin avantajları olmakla birlikte bir 

takım dezavantajları da vardır. Otojen greft dışındaki tüm maddeler organizma için yabancı 
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cisimdirler ve hepsi belli oranlarda yabancı cisim reaksiyonuna neden olurlar. Otojen kemik 

greftlerinin elde edilmesi için ikinci bir operasyonun gerekli olması, olası bir kanama ve 

enfeksiyon riski yanında, geniş defektlerde yeterli materyalin elde edilmesindeki zorluk gibi 

nedenler bu metodun zararları olarak sayılabilir. 

Biyobozunur polimerin en büyük avantajı vücuda yerleştirildiğinde zamanla vücutta 

hiçbir yapay madde kalmamasıdır. Biyobozunur doğal ya da sentetik polimerler ve bunların 

HA ve trikalsiyum fosfat ile kompozitleri sert doku onarımında dolgu maddesi olarak 

kullanılmaktadır. Gerek sentetik gerek doğal polimerler ile bunların kompozitleri pek çok 

çeşit ve özellikte bulunabilmekte ve nihai uygulama için istenilen çok kompleks şekillerde 

dahi işlenebilir olmaları nedeni ile biyomateryallerin en önemli grubunu oluşturmaktadır. 

Polimerik biyomateryallerin kullanım yerlerine göre yapısal ve fonksiyonel özelliklerini uzun 

süre korumaları ya da belli bir süre fonksiyonlarını yerine getirmeleri istenebilir. Malzeme 

fonksiyonunu yerine getirdikten sonra vücuttan uzaklaştırılmalıdır ki bu da ikinci bir cerrahi 

operasyon gerektirdiğinden avantajlı değildir. İşte bu tip durumlarda biyobozunur 

polimerlerin kullanımı söz konusudur. İyileşme sürecinde polimer bozunur ve vücuttan 

kolaylıkla uzaklaştırılabilen zararsız bileşenlere parçalanır.(Lin et al.1999) (3). 

Sentetik biyobozunur polimerler; poliortoesterler, polianhidritler, poliesteramidler, 

poliiminokarbonatlar, polifosfonezler, alifatik poliesterler ve poli(alkil-2-siyanoakrilat)’lar 

olarak sınıflandırılabilirler. Poliesteramidler yapılarındaki ester grupları nedeniyle kolaylıkla 

hidroliz olabilen ve amid bağları nedeniyle de mekanik olarak kararlı yapıda polimerlerdir. Bu 

özeliklerinden dolayı ameliyat ipliği olarak kullanılır. Poliesterlerin en önemli kullanım alanı 

ise ilaç salım sistemleridir. 

PLA, PGA ve PHBV sert doku mühendisliğinde en çok kullanılan polimer tipleridir (5). 

Tip, kompozisyon, geometrik izomerleri, kimyasal yapı, porozite ve bozunma hızı gibi 

özellikler materyalin kemik doku ile etkileşimini belirler. Hidrofilik polimerler hücre 

yapışması ve büyümesi için yüzey modifikasyonu gerektirirler (6). Polimerlerin bozunma hızı 

in vivo ortamda in vitro ortamdan daha yavaştır. 

Dahlin ve ark. (102), diğer bir deneysel çalışmalarında, mandibulalarında 5mm 

genişliğinde transosseoz defektler oluşturulmuş deney hayvanlarına PTFE membran 

uygulamış ve 6 hafta sonra yaptıkları histolojik analiz neticesinde tüm deney hayvanlarında 

defektin tamamen iyileştiğini, PTFE membranların iyi tolere edildiğini, defekt kenarlarındaki 

kemikte rezorpsiyon alanları oluşmadığını bildirmişlerdir. 
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Sandberg ve ark. (103), Sprague Dawley deney sıçanlarının mandibulasında 

oluşturdukları 5mm genişliğindeki defektleri PTFE ve rezorbe olabilen polilaktik/poliglikolik 

asit kopolimer yapıdaki membranlarla kapatmışlar ve defektlerin her iki membran grubunda 

da büyük oranda yeni kemikle dolduğunu bildirmişlerdir.       İnflamatuar yanıtın yüksekliğini 

membranların rezorbe olma özelliğine, kıkırdaksal iyileşmeyi ise PLA/PGA yapıdaki 

membranların iyileşme döneminde membran dışından oksijen geçişine izin vermemelerine 

dolayısıyla membran içindeki defekt alanında oluşan düşük oksijen basıncına bağlı olduğunu 

bildirmişlerdir. Yine rezorbe olan membranların çevredeki yumuşak dokunun basıncına karşı 

geniş defektlerde yeterince direnç gösteremediği sonucuna varmışlardır. 

Yapılan bir başka deneysel çalışmada ise kullanılan membranın bütünlüğünü koruduğu, 

yine PLA/PGA' daki gibi kıkırdaksal iyileşme alanlarının olduğu ve dolayısıyla Duramaterin 

PLA/PGA' dan daha az oranda inflamatuar yanıta neden olduğu tespit edilmiştir. Membran 

uygulanan grupta yüksek oranda yeni kemik dokusunun oluşumu belirlenmiştir. Membrana 

karşı inflamatuar yanıtın yüksek olmaması, belirgin bir yabancı cisim reaksiyonu olmadığını 

açıklamaktadır. 

Kemik değişen büyüklüklerde boşluklar içeren katı bir matristen oluşan gözenekli bir 

maddedir. Çeşitli kemik hücrelerini ve iliği içeren yumuşak dokular bu boşlukları doldurur. 

Kemiğin gözenekliliği % 5’den % 95’e değişmektedir. Düşük gözenekliliğe sahip sıkı kemik 

uzun kemik uçlarında bulunur. Yüksek gözenekliliğe sahip sünger kemik omurga kemiğinde 

bulunur. Sıkı kemik her biri 5 mikrometre kalınlığında lamela’ dan oluştuğu için tabakalı bir 

yapıya sahiptir. Kemik; tabakalı, gözenekli bir polimer-seramik karışımı olduğu için bir 

kompozittir (Martin 1999) (2). 

Polimerin kemik hücreleriyle etkileşimi daha çok doku kültürlerinde çalışılmıştır. 

Osteoblastik hücreler kullanılarak yapılan implant toksisite ölçümleri biyouyumluluk 

testlerinin vazgeçilmez bir parçası olmuştur. Rat kemik iliği stromal kökenli osteoblastlarında 

yapılan çalışmalar, polimer partikül konsantrasyonunda artma oldukça hücre sayısı ve 

mineralizasyonda azalma olduğunu göstermiştir (15). Bu çalışma polimerik partiküllerin 

kemiğin yeniden şekillenme sürecini de etkilediğini göstermiştir. 

Yeni doku oluşumu için suni yapılar üretmek amacıyla doku mühendisliği, materyal 

mühendisliği ve fen bilimlerine ait yöntemleri uygulamaktadır. Genel olarak kullanılan 

yaklaşımlardan biri, hastadan basit bir biyopsi yoluyla spesifik hücrelerin kontrol altına 

alınmış kültür ortamlarında üç boyutlu (3D) bir skafold üzerinde geliştirilmesi amacıyla izole 
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edilmesidir. Daha sonra bu yapı, zamanla degrede olabilecek skafold içerisinde yeni doku 

formasyonunu yönlendirmek amacıyla hastanın vücudunda istenen bölgeye gönderilir (34- 

36). Diğer bir alternatif yaklaşım ise canlı organizmalarda doku formasyonunu yönlendirmek 

ve teşvik etmek amacıyla doğrudan doku gelişimi için skafoldların yerleştirilmesidir (35, 37, 

38). Bu yaklaşımın avantajı, hasta için daha kısa iyileşme süresi ile sonuçlanacak olan gerekli 

operasyonların sayısının azaltılmış olmasıdır. 

İnsan vücudu gibi biyolojik ve hassas yapıdaki karmaşık bir sistemi kaplayarak, doku 

mühendisliği için skafold materyali oluşturma gereksinimleri son derece ilgi çekici düzeyde 

artmıştır. İlk olarak substrat materyallerinin biyouyumlu olması gerekmektedir diğer bir 

deyişle materyal kararsız tahrik edici tepki açığa çıkarmamalı ya da immunojenik ve 

sitotoksik özellik sergilememelidir. Buna ek olarak, skafoldun mekanik özellikleri uygun 

olmalıdır ve uygulama ile hastanın günlük aktiviteleri esnasında çökmemelidir. İnsan vücudu 

ile temas halinde bulunan tüm materyallerde olması gerektiği gibi, doku skafoldları 

enfeksiyondan korunmak amacıyla kolayca sterile edilebilir olmalıdır (39). Hücrelerin istenen 

fiziksel yapı içerisine yerleştirilmesi ve gelişmekte olan dokunun vaskülarizasyonunu 

yönlendirmek amacıyla skafoldun kontrollü bir şekilde birbirine bağlanmış olan gözenekli 

yapısına özellikle kemik doku mühendisliğinde son derece büyük bir gereksinim vardır. 

100nm ve üzerindeki gözenek çapının yanı sıra genel olarak %90’lık gözenekli yapının, hücre 

penetrasyonu ve gelişmekte olan dokunun uygun vaskülarizasyonu için gerekli olduğu 

bilinmektedir (40- 43). 

Son zamanlarda skafold oluşturmak amacıyla kullanılan materyaller; doğal veya 

polisakkaritler, poli(α-hidroksi esterler), hidrojeller ve termoplastik elastomerler (35, 37, 44, 

45) gibi sentetik polimerlerdir. Diğer önemli materyal çeşitleri ise kalsiyum fosfatlar ve 

biyoaktif camlar gibi biyoaktif yapıdaki seramiklerdir (42, 46, 47). Günümüzde polimer ve 

seramik kompozitleri mekanik olarak skafold stabilitesini artırarak doku etkileşimini 

düzelterek iyileştirmek amacıyla geliştirilmektedir (47- 52). Buna ek olarak, ilaç dağıtım 

kapasitesine sahip skafold geliştirme konusunda da bir takım çalışmalar yapılmaktadır. Bu 

skafoldlar, yapısına yerleştirilmiş olan growth faktörler ve antibiyotikleri bölgesel olarak 

serbest bırakabilmekte olup kemik defektleri ve hatta destek doku hasarlarını tedavi etmek 

amacıyla kemik gelişimini artırabilmektedir (47, 53- 57). Skafold materyallerinde aranan 

özelliklerin çok sayıda olduğu yukarıda bahsedilmiştir. Bu gereksinimleri mümkün olduğunca 

büyük ölçüde karşılayabilmek amacıyla polimer ve seramiklerin birleşerek bir araya gelen 
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avantajlarına sahip olan kompozit sistemlerin dünya çapında giderek artan inceleme ve 

araştırmalarla belirtildiği gibi özellikle kemik doku mühendisliği için gelecek vadeden bir 

seçim olduğu görülmektedir (35, 47- 56, 58- 63). 

Doku mühendisliğinde üç boyutlu (3D) skafoldlar için en sık kullanılan biyobozunur 

sentetik polimerler; PLA ile PGA ve bunun yanı sıra PLGA kopolimerleri içeren doymuş 

poli-α-hidroksi esterleridir (35, 65, 69, 70). 

Biyobozunur polimerler ve biyoaktif seramikler doku mühendisliği skafoldları için 

çeşitli kompozit materyallerde birleştirilmektedir. Kemik doku mühendisliği için uygun 

yapıda birbirine bağlı gözeneklere sahip üç boyutlu (3D) skafoldlar oluşturmak amacıyla 

biyomateryaller ve üretim yöntemleri yeniden incelenmiştir. Günümüzde mevcut gözenekli 

skafoldların mekanik özellikleri ayrıntılı bir şekilde analiz edilmiş olup, insan kemiğine 

kıyasla yetersiz elastik sertlik ve kompresif dayanıklılık sergiledikleri saptanmıştır. Materyal 

bilimleri açısından doku mühendisliğindeki mevcut hedef, yük taşıyan koşullar altında dahi 

yapılarını ve bütünlüğünü önceden belirlenebilen bir zaman dilimi için koruyabilecek olan 

gözenekliliği ve gözenek yapısı uygun hale getirilmiş yeniden üretilebilen, biyoaktif ve 

biyolojik olarak rezorbe olabilen 3D skafoldları tasarlayarak üretmektir (82). 

‘PLLA Membranların Gözenek Büyüklüğü Belirlemesi ve Mikroyapı Analizi’ konulu 

çalışmamızda elde ettiğimiz PLLA membranlara ilişkin SEM analizleri göz önüne 

alındığında, membran porozitelerinin kemiğin trabeküler yapısına benzer nitelikte olduğu ve 

bu nedenle PLLA membranların skafold oluşturmaya yatkın olduğu saptanmıştır. Buna karşın 

selüloz destekli PLLA membranlarda gözenekli yapı belirgin değildir. PLLA membranların 

poroziteli yüzey morfolojisine bağlı olarak spongioz kemiğin yapısını taklit etmesi nedeniyle, 

çalışmamız skafold materyali olarak söz konusu membranların kullanılması yönündeki 

araştırmalara teşvik edici nitelikte yol göstermektedir. 
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8.SONUÇLAR VE ÖNERİLER: 

PLLA canlı dokuya uyumluluğu ve degredasyonu nedeniyle hücre kültürlerinde skafold 

olarak kullanılması uygun olan bir materyaldir. 

PLLA membran özellikleri incelendiğinde hücrelerin entegre olmasını sağlayacak 

porozite yapısının çok uygun olduğu çalışmamızda da ortaya çıkarılmıştır. 

PLLA membranın hücre kültürlerinde mekanik ve diğer stimülasyonlara bağlanmalarına 

kolayca uyum ve olanak sağlayacağı göz önüne alındığında, araştırmamızın bu yöndeki 

çalışmaları teşvik etmesine yol açmaktadır. 

PLLA membranın poroziteli yüzey morfolojisine bağlı olarak spongioz kemiğin 

yapısını taklit etmesi nedeniyle, çalışmamız skafold materyali olarak söz konusu membranın 

kullanılması yönündeki çalışmalara ışık tutmaktadır. 
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