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     ÖZET 

KEMİK-DOKU MÜHENDİSLİĞİ UYGULAMALARI İÇİN 

GELİŞTİRİLEN Ti ALAŞIMLARININ MEKANİK 

ÖZELLİKLERİNİN İNCELENMESİ  

OZAN, Sertan 

Doktora Tezi, Makina Mühendisliği Anabilim Dalı 

Tez Danışmanı: Prof. Dr. Rasim İPEK 

İkinci Danışmanı: Prof. Dr. Cuie WEN 

Haziran 2015, 127 sayfa 

Bu çalışmada, geleneksel ortopedik implant malzemelerine alternatif olarak 

Ti–34Nb–25Zr, Ti–30Nb–32Zr, Ti–28Nb–35,4Zr ve Ti–24,8Nb–40,7Zr (ağ.%) 

nominal kompozisyona sahip, yüksek mekanik performans sergileyen yeni Ti-Nb-

Zr (TNZ) alaşımları geliştirilmiştir. TNZ alaşımlarının mikroyapıları, mekanik 

özellikleri (çekme dayanımı, akma dayanımı, basma-akma dayanımı, elastisite 

modülü, elastik enerji, tokluk, esneklik katsayısı ve mikro-sertlik) ve 

sitokompatibiliteleri birbirleri ile kıyaslamalı olarak incelenmiştir. TNZ alaşımları 

basma testi sırasında kırılmaya uğramamış ve numunelerde herhangi bir çatlak 

oluşumu meydana gelmemiştir. Alaşımlar basma testi sırasında mükemmel plastik 

deformasyon kabiliyeti sergilemişlerdir. TNZ alaşımlarının çekme dayanımları 

704–839 MPa, akma dayanımları 682-810 MPa, elastisite modülleri 62-65 GPa, 

kopma uzaması değerleri 9,9-14,8 (%), elastik enerjileri 5,02-6,74 MJ/m
3
 ve

 

tokluk değerleri 60,44-112,85 MJ/m
3
 arasındadır. TNZ alaşımları içerisinde % 

1,31 değerindeki esneklik katsayısı ile en iyi mekanik performansı sergileyen Ti–

34Nb–25Zr alaşımının çekme dayanımı, akma dayanımı, elastisite modülü ve 

kopma uzaması değerleri sırasıyla 839,0 ± 31,8 MPa, 810,0 ± 48,0 MPa, 62,0 ± 

3,6 GPa ve 14,8 ± 1,6 (%) olarak tespit edilmiştir. Sitokompatibilite testleri 

neticesinde, TNZ alaşımlarının mükemmel sitokompatibiliteye sahip oldukları 

doğrulanmıştır. TNZ alaşımları sahip olduğu tüm bu özellikler ile aday ortopedik 

implant malzemeleridir. 

Anahtar sözcükler: Ti-Nb-Zr alaşımları, Elastisite modülü, Esneklik katsayısı, 

Mekanik özellikler, Plastik deformasyon kabiliyeti, Ortopedik implantlar. 
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ABSTRACT 

INVESTIGATION OF MECHANICAL PROPERTIES OF Ti 

ALLOYS DEVELOPED FOR BONE-TISSUE ENGINEERING 

APPLICATIONS 

OZAN, Sertan 

Ph.D. in Mechanical Eng. 

Supervisor: Prof. Dr. Rasim İPEK 

Co-Supervisor: Prof. Dr. Cuie WEN 

June 2015, 127 pages 

 In this study, as an alternative to conventional orthopedic implant materials, 

Ti-Nb-Zr (TNZ) alloys exhibiting superior mechanical performance with nominal 

compositions of Ti-34Nb-25Zr, Ti-30Nb-32Zr, Ti-28Nb-35.4Zr and Ti-24.8Nb-

40.7Zr (wt.%) have been developed. Microstructure, mechanical property (tensile 

strength, yield strength, compressive yield strength, Young’s modulus, elastic 

energy, toughness, elastic admissible strain and micro-hardness), and 

cytocompatibility of TNZ alloys were investigated in comparasion to each other. 

TNZ alloy specimens presenting superior plastic deformation ability during room-

temperature compression test did not undergo fracture, and no crack formations 

occurred. The tensile strength, yield strength, Young’s modulus, elongation at 

rupture, elastic energy and toughness of TNZ alloys were calculated between the 

values of 704–839 MPa, 682-810 MPa, 62-65 GPa, 9.9-14.8%, 5.02-6.74 MJ/m
3
 

and 60.44-112.85 MJ/m
3
, respectively. The tensile strength, yield strength, 

Young’s modulus and elongation at rupture value of Ti-34Nb-25Zr alloy, 

exhibiting the best mechanical performance with the elastic admissible strain 

value of 1.31%, were calculated as 839.0 ± 31.8 MPa, 810.0 ± 48.0 MPa, 62.0 ± 

3.6 GPa and 14.8 ± 1.6 (%), respectively. By conducting cytocompatibilty test, it 

was confirmed that TNZ alloys have excellent cytocompatibility feature. By 

taking into consideration all these above mentioned properties, TNZ alloys are 

candidate for orthopedical implant applications. 

Keywords: Ti-Nb-Zr alloys, Young’s modulus, Elastic admissible strain, 

Mechanical properties, Plastic deformation ability, Orthopedic implants. 
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1. GİRİŞ 

 Metaller, polimerler, seramikler ve kompozitler biyomalzeme olarak 

kullanılabilmektedir (Martz et al., 1997). Metalik biyomalzemeler, seramik ve 

polimer biyomalzemeler ile kıyaslandığında geniş aralıktaki dayanım, süneklik, 

kırılma tokluğu, sertlik, şekillendirilebilirlik özellikleri ile birlikte yüksek 

korozyon direnci ve biyouyumluluk özellikleri ile öne çıkmaktadır (Nouri et al., 

2010). Metalik biyomalzemeler diğer biyomalzemeler ile kıyaslandığında en eski 

geçmişe sahiptirler (Niinomi, 2002). Cerrahi alanda implant malzemesi olarak ilk 

defa paslanmaz çelik kullanılmıştır (Niinomi, 2002). Bunu takiben  kobalt (Co) 

esaslı alaşımlar kullanılmaya başlanmıştır (Niinomi, 2002). Saf titanyum (Ti) ve 

Ti alaşımları ise metalik biyomalzeme grubu içerisinde üstün özellikleri ile 

kendine kullanım alanı bulmuştur (Niinomi, 1998). Ti alaşımları mükemmel 

biyouyumluluk, yüksek korozyon direnci, yüksek yorulma dayanımı, nispeten 

daha düşük elastisite modülü gibi özelliklerinden dolayı ortopedik implant 

malzemesi olarak tercih edilmektedir (Long and Rack, 1998). Biyomedikal 

endüstrisinde vazgeçilmez malzeme grubu olarak yerini alan Ti alaşımları (Abdel-

Hady Gepreel and Niinomi, 2013; Niinomi, 2008; Niinomi and Nakai, 2011), 

sahip olduğu yüksek özgül mukavameti ve korozyon direncinden dolayı ayrıca 

havacılık (Peters et al., 2003), denizcilik (Candel et al., 2010), otomotiv (Moxson 

et al., 2000), kimya (Cui et al., 2011), spor malzemeleri (Moxson and Froes, 

2001) endüstrisinde kullanılmakta ve her geçen gün kullanım alanı 

genişlemektedir (Ozan and Ipek, 2012). Saf titanyumun ve Ti alaşımlarının 

biyomedikal uygulamaları için günümüzde en fazla tercih edilen metalik malzeme 

olmasında mekanik, fiziksel ve biyolojik performanslarının diğer metalik 

malzemelere göre daha üstün olması etkilidir (Niinomi, 1998; Rack and Qazi, 

2006).  

 2013 yılında Birleşmiş Milletler tarafından sunulan rapora göre 60 yaş ve 

üzerindeki insanların sayısının hızla arttığı ve dünyanın daha gelişmiş 

bölgelerinde yaşayan yaşlı insanların sayısının 2050 yılı itibari ile %45 oranında 

artacağının beklendiği bildirilmektedir (United Nations-Department of Economic 

and Social Affairs-Population Division, 2013). Şüphesizdir ki yaşlanan nüfus ile 
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birlikte bugünkü rakamların çok daha üstünde biyomalzeme kullanılacaktır.  

Kemik dokusunda doğuştan var olan kusurların düzeltilmesi, trafik kazaları ve 

spor yaralanmaları ile eklemlerde ve kemik dokusunda meydana gelen hasarların 

onarılması, yaşlılığın etkisiyle ortaya çıkan kemik dokusu hastalıklarının 

iyileştirilmesi, kemik dokusu ile eklemlerin normal işlevlerini yerine getirebilmesi 

için ortopedik implant malzemeleri insan vücuduna yerleştirilmektedir (Geetha et 

al., 2009; Navarro et al., 2008). Kurtz ve arkadaşlarının çalışmasında (Kurtz et al., 

2007), Amerika Birleşik Devletlerinde 2030 yılının sonuna kadar total kalça 

protezi ameliyatı sayısının %174 artarak 572 bine, total diz artroplastisi 

ameliyatlarının ise %673 artarak 3,48 milyona ulaşacağı bildirilmiştir. Bununla 

birlikte 2005 ve 2030 yılları arasında total kalça protezi düzeltme ameliyatlarının 

%137, total diz artroplastisi düzeltme  ameliyatlarının ise %601 oranında artacağı 

belirtilmektedir (Kurtz et al., 2007). Düşük aşınma/korozyon direncine, düşük 

kırılma tokluğuna ve yorulma dayanımına sahip olan malzemelerin implant 

malzemesi olarak kullanılması, kullanılan alaşımlarda biyolojik olarak 

biyouyumlu alaşım elementlerinin kullanılmaması, kemik dokusu ile ortopedik 

implant malzemesinin elastisite modülleri arasındaki uyumsuzluk düzeltme 

ameliyatlarına sebep olabilmektedir (Geetha et al., 2009).  

 Biyolojik ve mekanik olarak biyouyumlu malzemeler kullanılmadığı 

takdirde düzeltme ameliyatlarının sayısında artış yaşanması kaçınılmazdır (Abdel-

Hady Gepreel and Niinomi, 2013). Wolff kanununa göre ( Wolf, 1998; Braun et 

al.’dan, 2003)  kemik  üzerine düşen yük azalırsa  kemik yoğunluğu azalır. Kemik 

dokusuna göre daha yüksek elastisite modülüne sahip bir implant malzemesinin 

kullanılması durumunda gerilme izolasyonu meydana gelebilmektedir (Huiskes et 

al., 1992). Kemik dokusuna göre daha rijit olan implant malzemesinin mekanik 

yüklerin büyük bir kısmını taşıması neticesinde kemik dokusu çok düşük 

seviyelerde yük taşıdığından implant malzemesi gevşeyebilmektedir (Huiskes et 

al., 1992). Şekil 1.1’de 63 yaşındaki bir kadına ait sağ kalça radyografları 

verilmiştir (Kawate et al., 2009). Şekil 1.1(c)’de şiddetli gerilme izolasyonu 

görülmektedir (Kawate et al., 2009). Çok iyi bilinmektedir ki malzemelerin 

yorulma dayanımı genellikle malzemelere ait akma dayanımı ve/veya çekme 

dayanımının artması ile birlikte artmaktadır. Bunun içindir ki implant 

malzemelerinin uzun süreli sorunsuz bir şekilde kullanılabilmeleri, elastisite 



3 

 

modülünün düşük olması ile birlikte mekanik dayanımın iyileştirilmesine bağlıdır 

(Abdel-Hady Gepreel and Niinomi, 2013). Ortopedik implant malzemelerinin 

mekanik biyouyumluluk performansı esneklik katsayısı ile değerlendirilmektedir 

(Song et al., 1999). Malzemelerin esneklik katsayısı akma dayanımının elastisite 

modülüne bölünmesi ile elde edilir (Abdel-Hady Gepreel and Niinomi, 2013; 

Song et al., 1999). Esneklik katsayısı kullanılarak ortopedik implant malzemelerin 

mekanik biyouyumluluk performansı karşılaştırılabilmektedir (Song et al., 1999). 

Ortopedik implant uygulamaları açısından esneklik katsayısının büyük olması 

arzu edilmektedir (Song et al., 1999). 

 

Şekil 1.1.  63 yaşındaki bir kadının radyografları A) Sağ kalçanın ameliyat öncesi 

anteroposteriyor radyografisi, B) Sağ kalçanın ameliyatın hemen sonrasında alınan 

anteroposteriyor radyografisi, C) Sağ kalçanın ameliyattan 7,5 yıl sonra alınan 

anteroposteriyor radyografisi. Şiddetli gerilme izolasyonu gözlenmiştir (Kawate et 

al.'dan 2009). (“Şekil 1.1” için telif hakkı sahibi Elsevier’dan “3572431361119” 

numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 

 Ti alaşımlarının, 316L paslanmaz çelik ve kobalt-krom (Co-Cr) alaşımlarına 

göre daha düşük elastisite modülüne sahip olması implant malzemesi olarak tercih 

edilmesinde önemli bir etkendir (Davidson et al., 1994). α-β (α:alfa, β:beta) Ti 

alaşımı olan Ti-6Al-4V alaşımı günümüzde yaygın kullanım alanına sahip olmak 

ile birlikte toksik olarak tanımlanan vanadyum (V) elementini (Okazaki, 2001), 

nörolojik yan etkileri (Flaten, 2001) ve genotoksik etkisi rapor edilen alüminyum 

(Al) elementini (Lima et al., 2011) ihtiva etmektedir. Ayrıca Ti-6Al-4V alaşımı 
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kortikal kemik dokusunun elastisite modülünün (maks. 27 GPa) (Rho et al., 1997) 

yaklaşık olarak 4 katı elastisite modülü değerine sahiptir (Niinomi, 1998). 

Dolayısı ile alfa-beta Ti alaşımlarına göre nispeten daha düşük elastisite modülüne 

sahip olan ve tamamen biyouyumlu alaşım elementlerinden oluşan beta Ti 

alaşımları ortopedik implant uygulamaları için geliştirilmektedir (Hao et al., 2007; 

Kuroda et al., 1998; Li et al., 2012b; Matsumoto et al., 2005; Miyazaki et al., 

2006; Ozaki et al., 2004; Yang and Zhang, 2005). Şekil 1.2’de bazı biyomedikal 

malzemelerin elastisite modülü değerleri kemik dokusunun elastisite modülüyle 

kıyaslamalı olarak verilmiştir (Long and Rack, 1998). 

 

Şekil 1.2. Ortopedik uygulamalar için kullanılan alaşımların elastisite modülü değerleri (Long and 

Rack'dan 1998). (“Şekil 1.2” için telif hakkı sahibi Elsevier’dan “3573180838579” 

numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 

 İmplantasyon işlemi sonrasında kemik dokusu ile implant malzemesi 

arasında fiksasyon sağlanması (kemik dokusu ile implant malzemesi arasında 

kimyasal olarak bağ oluşması), implant malzemesinin yüzeyinde oluşan kalsiyum 

fosfat çökeltileri ile sağlanmaktadır (Kobayashi et al., 2007). İmplant malzemesi 

ile kemik dokusunun birbirine kaynaşması için implant malzemesinin yüzeyinde 
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kalsiyum fosfat oluşumunu sağlayabilen sol-jel yöntemi (Li et al., 2009c), mikro-

ark oksidasyon (Tsutsumi et al., 2012) ve alkali işlemi (Kim et al., 1997) gibi 

yöntemler kullanılmaktadır.  

  

Şekil 1.3. Solda total kalça protezi ve sağda total diz protezi (Geetha et al.'dan 2009). (“Şekil 1.3” 

için telif hakkı sahibi Elsevier’dan “3572391393900” numaralı yeniden kullanma izni 

alınmıştır.)  

 Şekil 1.3’de kalça ve diz eklemlerinde kullanılan implant örnekleri 

verilmiştir (Geetha et al., 2009). Şekil 1.4’de ise travma grubu implant malzemesi 

uygulamalarına örnek olarak femur cisim kırığının tedavisinde kullanılan 

intramedüler çivi verilmiştir (Maimaitiyiming et al., 2015). Şekil 1.5’de yaygın 

olarak kullanılan farklı omur çubuk malzemeleri gösterilmiştir (Yoshihara, 2013). 
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Şekil 1.4. Kadın hasta öncelikle intramedüler çivi ile tedavi edilmiştir. A) İntramedüler çivi 

uygulaması sonrasında 20 ay sonra femur cisim kırığının birleşmemesi, B) 

İntramedüler çivi çıkartılıp çift kemik plakasının kemik grefti ile uygulanması, C) Tam 

kemik birleşmesinin ameliyattan 22 ay sonra başarılması (E ve F) (Maimaitiyiming et 

al.'dan 2015). (“Şekil 1.4” için telif hakkı sahibi Elsevier’dan “3572421095323” 

numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 

 Bu tez çalışması 8 ana bölümden oluşmaktadır. İkinci bölümde araştırmanın 

gerekliliği ortaya konmuş olup üçüncü bölümde mekanik biyouyumluluk ve 

biyolojik biyouyumluluk kavramları ile ilgili bilgi verilmiştir. Dördüncü bölümde 

üretim yöntemlerinin kıyaslaması yapılırken beşinci bölümde Ti alaşımlarının 

biyomedikal malzemesi olarak kullanım örnekleri incelenmiştir. Altıncı bölümde 

deneysel çalışmalar aşamalı olarak verilmiştir. Yedinci bölümde bulgulara yer 

verilmiş olup sekizinci bölümde tez çalışmasından elde edilen genel sonuçlar 

sunulmuştur.  
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Şekil 1.5. Yaygın olarak kullanılan metalik omur çubukları: paslanmaz çelik Üst), Ti alaşım Orta), 

ve kobalt-krom alaşım Alt) (Yoshihara'dan 2013). (“Şekil 1.5” için telif hakkı sahibi 

Elsevier’dan “3572451268327” numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 

 Bu doktora tezi sunulmadan önce bilimsel yayın (Ozan et al., 2015) haline 

getirilip okuyucular ile paylaşılmıştır. Ancak burada belirtilmek istenen önemli 

husus bilimsel yayında sunulmamış sonuçların da bu teze eklenip irdelenmiş 

olmasıdır. Bu tezde, yayında sunulan şekillerden bazıları farklı formata getirilip 

sunulmuştur. Bilimsel yayının (Ozan et al., 2015) doktora tezinde Türkçe olarak 

tekrar sunulması için telif hakkı sahibi Elsevier’dan “3633171322469” numaralı 

yeniden kullanma izni alınmıştır.  

 Bu çalışmanın amacı geleneksel metalik biyomalzemelere alternatif olarak 

düşük elastisite modülüne, yüksek mekanik dayanıma ve kopma uzamasına sahip 

olan, biyolojik olarak biyouyumlu alaşım elementlerinden oluşan, yüksek 

miktarda zirkonyum (Zr) elementi içeren (ağ. %25 ile ağ. %40,7) ve içerdiği bu 

yüksek miktardaki Zr sayesinde çıkarılabilir implant uygulamaları için de 

kullanılabilecek olan Ti alaşımları üretmektir. 
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2. ARAŞTIRMANIN GEREKLİLİĞİ 

 Biyomalzeme tasarımında öncelikle dikkate alınması gerekli husus biyolojik 

biyouyumluluğu bilimsel olarak kanıtlanmış olan ve biyolojik biyouyumluluk 

açısından endişe oluşturmayan alaşım elementlerinin Ti alaşımı oluşturmak için 

seçilmesidir (Abdel-Hady Gepreel and Niinomi, 2013; Geetha et al., 2009). 

Biyomalzeme tasarımında biyolojik olarak biyouyumluluğu ispatlanmış alaşım 

elementlerinin kullanımı oldukça önemlidir. İnsan bedeninde aksayan bir işlevi 

yerine getirmek için yerleştirilen (implante edilen) malzemenin biyolojik olarak 

biyouyumlu olmaması durumunda implant malzemesinin işlevini yerine getirip 

aksayan vücut işlevini eski haline getirmesi bir yana, çok daha büyük sorunlara 

sebep olması mümkündür (Abdel-Hady Gepreel and Niinomi, 2013). Bu adımı 

takiben tasarımcılar, sadece elastisite modülünü değil aynı zamanda tasarımı 

düşünülen Ti alaşımının kullanım alanına bağlı olarak arzu edilen değerdeki 

yorulma dayanımı, aşınma direnci, kırılma tokluğu, korozyon direnci, yüzey 

biyoaktifliği özelliklerini de elde etmek için gereken uygulamaları yürürlülüğe 

koymalıdır (Geetha et al., 2009). 

 Ortopedik implant malzeme kullanımında, metalik biyomalzeme sınıfı 

içerisinde yer alan saf Ti ve Ti alaşımları mükemmel biyouyumluluk, yüksek 

korozyon direnci, nispeten daha düşük elastisite modülü gibi özelliklerinden 

dolayı tercih edilmektedir (Long and Rack, 1998). Çok iyi bilinmektedir ki Ti 

alaşımları oda sıcaklığı mikroyapılarına göre α, α-β, β alaşımları olarak 

sınıflandırılırlar. Alfa  fazının kararlı bir faz olmasından dolayı alfa Ti 

alaşımlarının ısıl işlem ile dayanımı artırılamaz (Boyer et al., 1994). Bu özellik, 

alfa Ti alaşımlarını alfa-beta ve beta  Ti alaşımlarından ayıran en temel özelliktir 

(Boyer et al., 1994). Ayrıca son yıllarda ortopedik implant malzemesi olarak 

kullanımı oldukça ilgi çeken beta Ti alaşımlarının soğuk şekillendirilebilme 

kabiliyetleri alfa-beta Ti alaşımlarına göre çok daha iyidir (Boyer et al., 1994). 

Beta Ti alaşımlarının soğuk şekillendirilebilme özelliğinin iyi olması tasarlanan 

alaşımın üretim maliyetini düşürmekte ve ticari ürüne dönüştürülme aşamasında 

avantaj sağlamaktadır (Abdel-Hady Gepreel and Niinomi, 2013).  
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 Endüstride yaygın kullanım alanına sahip Ti-6-4 ELI (α-β) alaşımı 

tavlanmış durumdayken 875 MPa akma dayanımına, 965 MPa çekme dayanımına, 

110 GPa elastisite modülüne ve %10-15 kopma uzaması değerine sahiptir (Wang, 

1996). Ti-15Mo (β) alaşımı ise 544 MPa akma dayanımına, 874 MPa çekme 

dayanımına, 78 GPa elastisite modülü ve %21 kopma uzaması değerine sahiptir 

(Wang, 1996).  

 Yenileme (düzeltme) ameliyatlarının sayısını azaltabilmek için ortopedik 

implantların uzun ömürlü ve kemik dokusuna yakın rijitlikte olmaları 

istenmektedir (Abdel-Hady Gepreel and Niinomi, 2013). Beta Ti alaşımları sahip 

olduğu nispeten daha düşük elastisite modülü sayesinde ortopedik uygulamalar 

için aday malzemelerdir  (Abdel-Hady Gepreel and Niinomi, 2013). Mekanik 

dayanımı yüksek ve elastisite modülü düşük olan ortopedik implant malzemelerin 

tasarımı odaklanılması gereken önemli bir husustur.  

 Birinci bölümde değinildiği üzere, esneklik katsayısı kullanılarak ortopedik 

implant malzemelerin mekanik biyouyumluluk performansları 

karşılaştırılabilmektedir (Song et al., 1999). Malzemelerin esneklik katsayısı akma 

dayanımının elastisite modülüne bölünmesi ile elde edilmektedir (Abdel-Hady 

Gepreel and Niinomi, 2013; Song et al., 1999). Şekil 2.1’de bazı ticari 

biyomedikal alaşımlarına ve yeni geliştirilmiş olan bazı Ti alaşımlarına ait 

esneklik katsayısı değerleri elastisite modülü değerleriyle birlikte sunulmuştur 

(Abdel-Hady Gepreel and Niinomi, 2013).  
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Şekil 2.1. Kemik dokusunun ticari biyomedikal alaşımlar (paslanmaz çelik: SUS-316L, Co–Cr 

esalı alaşım: CoCrMo, Ti–6Al–4V: Ti–64ELI, ticari saflıkta Ti: Cp–Ti, Ti–35Nb–5Ta–

7Zr–0.4O: TNZTO, ve Ti–13Zr–13Nb) ve yeni geliştirilmiş olan Ti alaşımlar (Ti–

29Nb–13Ta–4.6Zr: TNTZ, Ti–30Zr–8Mo: Ti-8Mo, Ti65Zr20Nb10Ta3Fe1O1: Z11, ve Ti–

5Fe–3Nb–3Zr: TFNZ) ile esneklik katsayısı ve elastisite modülü değerleri açısından 

karşılaştırılması (Abdel-Hady Gepreel and Niinomi'den 2013). (“Şekil 2.1” için telif 

hakkı sahibi Elsevier’dan “3573171413789” numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 

Kemik dokusu ve implant malzemesinin elastisite modüllerindeki 

uyumsuzluğu gidermek (de Vasconcellos et al., 2010; Dewidar et al., 2008), 

kemik dokusunun implant malzemesinin içine doğru büyümesine olanak 

sağlayabilmek, dolayısıyla implant malzemesi ile kemik dokusunun birbirine 

tutunmasını geliştirebilmek için (Dewidar et al., 2006) son yıllarda gözenekli saf 

Ti ve Ti alaşımlarının üretimi/üretilebilirliği bilimsel alanda büyük ilgi 

görmektedir (Ahn et al., 2014; Asik and Bor, 2015; Rao et al., 2014; Rivard et al., 

2014). Ortopedik implant malzemelerinin elastisite modülünü kemik dokusuna 

benzeş hale getirebilmek için malzemenin mekanik dayanımından ödün vererek 

köpük malzemeler üretilmektedir (Li et al., 2009b; Wang et al., 2009b; Wang et 

al., 2010). Köpük malzemelerin tasarlanması ile her ne kadar kemik dokusunun 

implantın içine doğru büyüme mekanizmasında iyileşme olsa da (Hutmacher, 

2000) köpük alaşımların korozyon direncinin ve mekanik dayanımının gözeneksiz 

malzemelere göre oldukça düşük olması (Ryan et al., 2006; Dabrowski et al., 

2010) nedeniyle bu tür malzemelerin kullanımı özellikle çevrimsel yük taşıyan 
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ortopedik implant malzemeleri için mümkün değildir (Ryan et al., 2006). Şekil 

2.2’de Ti köpük malzemeye ait SEM görüntüsü verilmiştir (Biesiekierski et al., 

2012a). 

 

Şekil 2.2. Ti köpük malzeme (Biesiekierski et al.'dan 2012a). (“Şekil 2.2” için telif hakkı sahibi 

Elsevier’dan “3573531452116” numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 

 İmplant malzemelerinin yüzeylerinde oluşan kalsiyum fosfat çökeltileri ile 

implant malzemesi ve kemik dokusu arasında kimyasal olarak tutunma sağlanarak 

fiksasyon sağlanmaktadır (Kobayashi et al., 2007). Çıkarılabilir implant 

malzemelerin uygulandığı durumlarda, implant malzemesinin yüzeyinde yüksek 

miktarda kalsiyum fosfat çökeltisinin oluşması istenmeyen bir durumdur (Zhao et 

al., 2011a). Söz konusu kalsiyum fosfat çökeltilerinin implant yüzeyinde 

oluşmasının arzu edilmemesinin sebebi kemik ile implant malzemesinin birbirine 

kaynaşmasını engellemek içindir (Kobayashi et al., 2007). Böylelikle implant 

malzemesinin çıkartılması esnasında kemikte yeni kırıklar oluşma ihtimali ortadan 

kaldırılır ve implant çıkarma işlemi daha kolay bir şekilde gerçekleştirilir (Zhao et 

al., 2011a). İmplantlar hastanın talebi ve/veya şikâyetleri üzerine 

çıkarılabilmektedir (Vos and Verhofstad, 2013). Travma grubu implant 

malzemeleri, özellikle çocuklar (Schmittenbecher, 2013) ve fiziksel temas 

gerektiren sporlarla ile uğraşan sporcular (Evans and Evans, 1997) için 

kullanıldığında iyileşme gerçekleştikten sonra çıkarılabilmektedir (Zhao et al., 

2011a). Mekanik biyouyumluluğa sahip ve aynı zamanda kemik iletkenliği düşük 

olan biyomedikal malzemelerin tasarlanması travma grubu ortopedik implant 

uygulamaları açısından önemli bir ihtiyaçtır (Hanawa, 2012; Zhao et al., 2011a; 

Zhao et al., 2011b). Kemik dokusu ile mekanik olarak biyouyumlu biyomedikal 
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malzemelerin kullanılması ile beraber kemik atrofisi oluşumunun önüne 

geçilebilir  (Niinomi and Nakai, 2011). 

 İmplant malzemelerinin kemik dokusu ile kaynaşmasını hızlandırmak için 

yüzeyde kalsiyum fosfat oluşumları oldukça önemlidir (Anselme, 2011). Örneğin 

biyoinert seramik grubundan olan Zirconia’nın yüzeyinde  kemik dokusu ile 

kimyasal bağ yapımını sağlayacak kalsiyum fosfat oluşmamasından ötürü kemik 

ile sadece morfolojik fiksasyon sağlar (Liu et al., 2006). İmplantlar yüzeyinde 

kalsiyum fosfat oluşumu sayesinde kemik ile sıkı bir bağ oluştururlar (Yuan and 

de Groot, 2005). Ayrıca implant ile kemik arasında fibroz doku oluşumunun 

önlenmesi de oldukça önemlidir (Carlsson et al., 1986). 

 Osseointegrasyon kemik ve implant malzemesi arasında fibroz doku 

oluşmaksızın doğrudan teması tanımlamaktadır (Carlsson et al., 1986). Ortopedik 

implantlar implant ile kemik  dokusu arasında oluşan fibröz doku nedeniyle 

gevşeyebilirler (Liu et al., 2004). Hem geçici hem de sürekli implant 

malzemelerinde fibroz doku oluşumu istenmez. Osseointegrasyondan farklı olarak 

kemik ve implant malzemesi arasındaki kimyasal bağ implant malzemesinin 

yüzeyindeki kalsiyum fosfat oluşumuna bağlıdır (Skripitz and Aspenberg, 1998). 

 Yapay eklemler gibi vücut içerisinde sürekli kullanılan biyomedikal 

malzemelerin kemik dokusu ile bütünleşmesi klinik ihtiyaçlar temelinde 

değerlendirildiğinde oldukça önemlidir (Hanawa, 2012). Bu tür yapay 

eklemlerden beklenilen kemik dokusu ile hızlı bir şekilde bütünleşmeleri ve bu 

bütünleşmeyi korumalarıdır (Simka et al., 2013). İyi bilindiği üzere yapay 

eklemler hasarlı ekleme sahip hastalarda tam olarak yerine getirilemeyen 

işlevlerin tekrar hastaya kazandırılması maksadıyla kullanılırlar. Bu hastaların 

ömür boyu ekleme ihtiyacı olacaktır. Buna bağlı olarak hastada kemik dokusuyla 

kaynaşmış yapay eklem hastanın günlük yaşam aktivitelerini ömrü boyunca rahat 

bir şekilde yürütebilmesi için oldukça önemlidir (Fujibayashi and Nakamura, 

2004).  

 İyileşme sağlandıktan sonra vücuttan çıkarıldığında herhangi bir hareket 

işlevinin kısıtlanmasına sebep olmayan kemik çivisi, kemik vidası gibi travma 
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grubu implant malzemelerinin kemik dokusu ile asimile olmaları arzu 

edilmeyebilir (Hanawa, 2012). Çünkü bu tür malzemeler kemik dokusunda 

iyileşme sağlandıktan sonra işlevlerini tamamlarlar ve sonrasında vücuttan 

çıkarılırlar (Sidky and Buckley, 2008). Bu temelde bakıldığında kalıcı ve geçici 

(çıkarılabilir) ortopedik implant malzemelerinin sırasıyla kemik iletkenlikleri 

yüksek ve düşük olmalıdır (Hanawa, 2012). 

 Bu çalışmada, zirkonyumun kalsiyum fosfat oluşumunu engellediğinin 

belirtildiği çalışmalar (Hanawa et al., 2002; Hanawa et al., 1992; Kobayashi et al., 

2007) ve ilgili diğer çalışmalardaki (Abdel-Hady et al., 2007; You and Song, 

2012) Ti-Nb-Zr alaşımlarının mekanik özellikleri ve faz stabiliteleri dikkate 

alınarak %25 ile %40,7 (ağ.) arasında Zr içeren Ti-Nb-Zr alaşımları tasarlanmıştır. 

Bu çalışmadaki amaç, hem mekanik hem de biyolojik olarak biyouyumlu Ti 

alaşımları elde etmektir. Bu çalışma kapsamında, tamamen biyolojik olarak 

biyouyumlu alaşım elementleri kullanılarak yüksek esneklik katsayısına (akma 

dayanımı/elastisite modülü) sahip olan ve basma testi sırasında mükemmel 

süneklik sergileyen yeni Ti-Nb-Zr alaşımları üretilmiştir. Bu çalışma kapsamında 

üretilen Ti-Nb-Zr alaşımları sergilediği mekanik performans göstergeleriyle 

ortopedik implant olarak kullanılmaya aday malzemelerdir. Alaşım 

elementlerinden Nb, beta izomorfik alaşım elementidir (Henry et al., 1995). Zr, 

Nb veya Ta içeren çok elementli Ti alaşımlarında etkili bir beta dengeleyici 

işlevini görmektedir (Abdel-Hady et al., 2006). 

 Son yıllarda bilimsel alanda biyomedikal uygulamalarında kullanılmak 

üzere yeni Ti alaşımları geliştirilmektedir (Cui and Ping, 2009; Cui et al., 2010; 

Kim et al., 2005; Miyazaki et al., 2006; Ning et al., 2010; Ozaki et al., 2004; 

Sakaguch et al., 2004; Tobe et al., 2009; You and Song, 2012; Zhang et al., 

2011b; Zhou et al., 2009). Hem mekanik hem de biyolojik biyouyumluluğa sahip 

biyomedikal malzemeler ortopedik implant uygulamaları için önemli bir 

gereksinimdir. Bu çalışmada, biyouyumlu alaşım elementleri (Ti, Nb, Zr) 

kullanılarak 4 adet yeni beta  Ti-Nb-Zr (TNZ) alaşımı tasarlanmıştır. Döküm 

yöntemi ile üretilen Ti alaşımlarının mekanik özellikleri ve sitokompatibiliteleri 

birbirleriyle kıyaslamalı olarak incelenmiştir.  
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3. BİYOUYUMLULUK 

3.1 Biyolojik Biyouyumluluk 

 Biyomalzemeler için biyouyumluluk, implant malzemesinin temas halinde 

bulunduğu doku hücrelerinde kayba, kronik iltihap oluşumuna ve hücresel 

işlevlerin bozulmasına sebep olmaması demektir (Dewidar et al., 2006). 

Biyomalzemelerin biyolojik biyouyumlulukları değerlendirilirken genotoksik, 

sitotoksik, kanserojen, mutajenik, alerjik, nörolojik etkileri ve korozyon eğilimleri 

dikkate alınmaktadır (Biesiekierski et al., 2012a). 

 Paslanmaz çelik ve Co-Cr alaşımlarından vücut ortamında nikel (Ni), Co, Cr 

ve demir (Fe) salınmaktadır (Okazaki and Gotoh, 2005). Ni ve Co elementlerinin 

kanserojen etkisi ile ilgili endişeler mevcuttur (Beyersmann and Hartwig, 2008). 

Ayrıca Cr ve Fe elementleri de biyolojik olarak biyouyumlu elementler sınıfı 

içerisinde yer almamaktadır (Biesiekierski et al., 2012a).  

 İmplant malzemeleri alerjik reaksiyonlara da sebep olabilmektedir (Biant et 

al., 2010; Granchi et al., 2008; Rushing et al., 2007; Sesia et al., 2013; Shah et al., 

2014; Zhubrak and Bar-David, 2014). Ortopedik vakalarda alerjik reaksiyonların 

%1 ile %5 arasında oluştuğu tahmin edilmektedir (Zhubrak and Bar-David, 2014). 

%14Ni içeren paslanmaz çelik vidalar internal fiksasyon amacıyla bir dizi 

pediatrik ameliyatda kullanılmaktadır (Zhubrak and Bar-David, 2014). Şekil 

3.1’de 56 yaşındaki bir kadının ayak baş parmağındaki şişkinliğin alınması 

(bünyonektomi) sırasında internal fiksasyon için kullanılan paslanmaz çelik 

vidaların sebep olduğu Ni elementine karşı gelişen alerjik reaksiyonu gösteren 

resim verilmiştir (Zhubrak and Bar-David, 2014). Şekil 3.1’de alerjik deri 

yangısının cerrahi alandan yayıldığı görülmektedir (Zhubrak and Bar-David, 

2014).  Şekil 3.2’de alerjik deri reaksiyonunun yayıldığı görülmektedir (Zhubrak 

and Bar-David, 2014). Bu vakada ancak paslanmaz çelik vidalar çıkartılarak  

alerjik reaksiyonun ilerlemesi önlenebilmiştir (Zhubrak and Bar-David, 2014).  

 Günümüzde metal iyonlarının serbest kalması ile beraber meydana gelen 

metal alerjisi insanlar için oldukça önemli bir problem haline gelmiştir (Niinomi, 
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2002). Avrupa’da genç kadınların %20’si, erkeklerin %4’ü Ni alerjisinden 

etkilenmektedir (Niinomi, 2002).  

 

Şekil 3.1. Cerrahi alanda başlayan nikel alerjisi reaksiyonu (Zhubrak and Bar-David'den 2014). 

(“Şekil 3.1” için telif hakkı sahibi Elsevier’dan “3573661353754” numaralı yeniden 

kullanma izni alınmıştır.) 

 

Şekil 3.2. Sistematik alerjik deri yangısı (Zhubrak and Bar-David'den 2014). (“Şekil 3.2” için telif 

hakkı sahibi Elsevier’dan “3573661353754” numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 
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 Co-Cr esaslı alaşımların aşınma direnci paslanmaz çelik ve Ti 

alaşımlarından iyi olsa da Co-Cr esaslı alaşımlardan bazıları yüksek miktarda Ni 

içermektedir (Niinomi, 2002). Diğer taraftan Co ve Cr biyolojik olarak 

biyouyumlu kabul edilmemektedir (Biesiekierski et al., 2012a).  Gao ve 

arkadaşlarının vaka raporlarında (Gao et al., 2011), Co-Cr alaşımlarından %1’in 

altında Ni içeren biyomedikal malzemelerin total diz artroplastisinde kullanılması 

ile hastada metal alerjisinin gözlemlendiği ve düzeltme ameliyatının 

gerçekleştirildiği bildirilmiştir (Gao et al., 2011). Sesia ve arkadaşlarının vaka 

raporlarında (Sesia et al., 2013) vurgulandığı üzere pektus ekskavatum düzeltme 

ameliyatında paslanmaz çelik barların kullanılması neticesinde hastada metal 

alerjisinin meydana geldiği görülmektedir (Şekil 3.3). Paslanmaz çelik bar, Ti 

alaşım bar ile değiştirildiğinde alerjik reaksiyonun sonlandırıldığı bildirilmiştir 

(Sesia et al., 2013). 

 

Şekil 3.3. Pektus ekskavatum düzeltme ameliyatında paslanmaz çelik barların kullanılması 

neticesinde hastada metal alerjisinin meydana gelmesi (Sesia et al.'dan 2013) (“Şekil 

3.3” için telif hakkı sahibi Elsevier’dan “3574290786861” numaralı yeniden kullanma 

izni alınmıştır.) 
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 Ortopedik implant uygulamaları kapsamında paslanmaz çelik ve Co-Cr 

alaşımlarının yerini alabilecek olan, tamamen biyolojik olarak biyouyumlu alaşım 

elementlerinden oluşan aynı zamanda mekanik olarak da biyouyumlu olan 

biyomedikal malzemelerin tasarlanması önemli bir ihtiyaçtır (Abdel-Hady 

Gepreel and Niinomi, 2013). Paslanmaz çelik, Co-Cr esaslı alaşımlar ve Ti-6Al-

4V gibi biyomedikal malzemeler içermiş oldukları biyouyumlu olmayan alaşım 

elementlerinden ötürü ideal implant malzemeleri olarak sınıflandırılamazlar 

(Abdel-Hady Gepreel and Niinomi, 2013). 

 Günümüzde yaygın bir şekilde kullanılan Ti alaşımlarından biri olan Ti-

6Al-4V, V ve Al içermektedir. V iyonları (≥0,2 mg/L konsantrasyonda) sitotoksik 

etkiye sahiptir (Okazaki, 2001). Alüminyumun nörolojik yan etkileri (Flaten, 

2001) ve genotoksik etkisi (Lima et al., 2011) ile ilgili endişeler mevcuttur. 

 Şekil hafıza özelliği ile ön plana çıkan Nitinol (NiTi) alaşımının kanserojen 

Ni elementi içermesi sebebiyle Ni içermeyen Ti alaşımların tasarlanıp üretilmesi 

zorunlu hale gelmiştir. Dolayısıyla bilimsel alanda NiTi alaşımının göstermiş 

olduğu mekanik özelliklere eş/yakın özellik gösteren Ti alaşımları tasarlanıp 

üretilmektedir (Al-Zain et al., 2010; Arciniegas et al., 2008; Cui et al., 2010; 

Gonzalez et al., 2009; Hao et al., 2006; Kanetaka et al., 2010; Kent et al., 2010; 

Kim et al., 2006; Li et al., 2012b; Ma et al., 2009; Maeshima et al., 2006; Tahara 

et al., 2009; Wang et al., 2009a; Xiong et al., 2008; Zhang et al., 2011a).   

 Biesiekierski ve arkadaşları çalışmalarında (Biesiekierski et al., 2012a) geçiş 

elementlerinin biyouyumluluklarını değerlendirirken alaşım elementlerinin 

kanserojen, mutajenik, genotoksik, sitotoksik, alerjik, hemoliz ve nörolojik 

etkileri ile korozyon dirençlerini esas almışlardır. Bu değerlendirmeye göre 3d 

geçis elementlerinden olan V, Cr, mangan (Mn), Fe, Co ve Ni, 4d geçiş 

elementlerinden olan molibden (Mo), teknetyum (Tc), rodyum (Rh), paladyum 

(Pd), gümüş (Ag), 5d geçis elementlerinden olan tungsten (W), osmiyum (Os), 

iridyum (Ir), platinyum (Pt) elementleri biyolojik olarak biyouyumlu değillerdir 

(Biesiekierski et al., 2012a). Al ve çinko (Zn) elementleri de biyolojik olarak 

biyouyumlu kabul edilmemektedir (Biesiekierski et al., 2012a). Aynı çalışmada 

Ti, altın (Au), kalay (Sn), tantalyum (Ta), Nb, rutenyum (Ru) ve Zr alaşım 
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elementlerinin biyolojik olarak biyouyumlu oldukları belirtilmiştir (Biesiekierski 

et al., 2012a). Ayrıca biyouyumlu olarak belirtilen alaşım elementlerinden Sn 

elementinin patojenik bakteri tutunmasına meyilli olmasından dolayı Ti alaşımı 

içerisinde kullanım miktarı sınırlı olmalı ve bu durum tasarım aşamasında dikkate 

alınmalıdır (Mediaswanti et al., 2012). Hafniyum (Hf) elementi toksik olmamakla 

ile birlikte biyolojik olarak biyouyumlu kabul edilebilmesi için ayrıca kanserojen, 

genotoksik, mutajenik, alerjik ve nörolojik etkileri incelenmelidir (Biesiekierski et 

al., 2012a). Renyum (Re) ve Hf elementlerinin biyolojik biyouyumlulukları ile 

ilgili olarak daha detaylı çalışma yürütülmesi gerekmektedir (Biesiekierski et al., 

2012a). 

3.2 Mekanik Biyouyumluluk 

 Çok iyi bilinmektedir ki östenitik paslanmaz çeliğin (210 GPa) ve Co–Cr 

alaşımlarının (240 GPa) elastisite modülü değeri Ti alaşımlarının elastisite 

modülünden daha yüksek değere sahiptir. Ti alaşımlarının sahip olduğu elastisite 

modülünün östenitik paslanmaz çelik ve Co-Cr alaşımlarına göre daha düşük 

olması, Ti alaşımlarının implant malzemesi olarak tercih edilmesinde önemli bir 

etkendir (Geetha et al., 2009). Ayrıca Ti alaşımlarını bu malzemeler ile 

kıyasladığımızda Ti alaşımlarının korozyon direncinin yüksek olması da ortopedik 

implant malzemesi olarak kullanımında tercih sebebi olmaktadır (Liu et al., 2004). 

İmplant malzemesi olarak kullanılacak olan Ti alaşımının uzun süreli kullanımı 

için yorulma dayanımının da yüksek olması gerekmektedir (Niinomi and Nakai, 

2011). Bu nedenle ortopedik implant malzemelerinin elastisite modülü düşük, 

mekanik dayanımı yüksek olmalı ki uzun ömürlü implant malzemesi olarak 

kullanılabilsinler ve böylelikle düzeltme ameliyatlarının sayısı da azaltılabilsin 

(Abdel-Hady Gepreel and Niinomi, 2013). Ayrıca ortopedik implant 

malzemesinden beklenen diğer iki önemli özellik fretting yorulma ömrünün ve 

aşınma dirençlerinin yüksek olmasıdır (Niinomi, 2008). Şekil  3.4, vücut 

içerisinde çevrimsel bası yüklemesine maruz kalan total kalça protezinin ve 

çevrimsel yükleme sonucu fretting hareketine maruz kalan vida ile temas 

halindeki kemik plakasının şematik çizimini göstermektedir (Vadiraj and 

Kamaraj, 2006). 
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Şekil 3.4. A) Total kalça protezinin fretting yorulması, B) Kemik plakasının fretting yorulması 

(Vadiraj and Kamaraj'dan 2006). (“Şekil 3.4” için telif hakkı sahibi Elsevier’dan 

“3574691170404” numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 

 Kemik dokusu ile biyouyumlu olan Ti alaşımlarının biyomalzeme olarak 

kullanımı oldukça yaygın hale gelmektedir (Geetha et al., 2009). Ti alaşımlarının 

elastisite modülü kemik dokusunun 0,1–30 GPa aralığındaki elastisite modülü ile 

kıyaslandığında oldukça yüksektir (Wang et al., 2011). Kemik dokusunun ve Ti 

alaşımlarının elastisite modülü değerleri arasındaki farklılık  kemik dokusu 

kaybına ve implant malzemenin gevşemesine sebep olmaktadır (Heinl et al., 2007; 

Ibrahim et al., 2011; Li et al., 2010a). Bu durum gerilme izolasyonu oluşumu 

olarak adlandırılmakta ve kemik dokusunun resorbsiyonuna sebep olduğundan 

özellikle ortopedik implant malzemeleri için oldukça büyük bir sorun halini 

almaktadır (Torres et al., 2011). Wolff kanununda (Wolf, 1998; Braun et al.’dan, 

2003) belirtildiği gibi kemik  üzerine düşen yükün azalması durumunda kemik 

yoğunluğu da azalır. Gerilme izolasyonu implant malzemesi ile kemik dokusu 

arasındaki yük transferinin homojen olmamasından kaynaklanmaktadır (Huiskes 

et al., 1992). İnsan femur kemiği 16-18 GPa elastisite modülüne ve 200-220 MPa 

eğilme dayanımına sahiptir (Rogers and Zioupos, 1999). Kemik dokusunun (İnsan 

haversian kemiği) basma akma dayanımı ise 180 MPa’dır (Currey, 2002).  
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 Ortopedik Ti alaşımlarının uygulama aşamasında biyolojik olarak 

biyouyumlu alaşımların kullanılması biyolojik biyouyumluluk açısından oldukça 

önem arz etmekle birlikte mekanik biyouyumluluk da oldukça önemlidir 

(Biesiekierski et al., 2012a). Ortopedik implant malzemesinin mekanik olarak 

biyouyumlu olabilmesi için elastisite modülü uyumluluğunun yanında yorulma 

dayanımı ve aşınma direncinin de oldukça iyi olması gerekmektedir (Geetha et al., 

2009).  Biyolojik olarak biyouyumlu alaşım elementleri kullanılsa dahi mekanik 

özelliklerin yetersizliği düzeltme ameliyatlarına sebep olabilmektedir. Bu  

ameliyatların ekonomik külfet yaratmaları  bir yana başarı oranı ilk uygulanan 

implantasyon işlemine göre oldukça düşüktür (Geetha et al., 2009).  Dolayısı ile 

biyolojik olarak biyouyumlu alaşım elementleri seçilip bu alaşım elementleriyle 

tasarlanan Ti alaşımlarının revizyon ameliyatlarını minimize edebilmesi için 

implant malzemelerinin aşınma direnci, yorulma dayanımı ve elastisite modülü 

değerleri mekanik olarak yeterli olmalıdır (Geetha et al., 2009). 

 Ti alaşımları zayıf tribolojik özellikeri ile bilinmektedir (Budinski, 1991). Ti 

alaşımlarının gösterdiği düşük aşınma dirençlerine sebep olarak sahip oldukları 

düşük termal iletkenlik, pekleşmenin az olması ve yüzey oksitlerinin ana 

malzemeyi koruyamamaları gösterilmektedir (Molinari et al., 1997; Straffelini et 

al., 2004). Ti alaşımlarının uzun ömürlü olarak kullanılabilmesi için gerekli 

yüksek aşınma direnci sağlanmadığı takdirde yerleştirildiği bölgede maruz kaldığı 

sürtünme kuvveti nedeni ile malzemede aşınma debrisleri oluşmakta ve bu aşınma 

debrisleri implant malzemesinin gevşemesine sebep olan kemik rezorpsiyonuna 

yol açmaktadır (Geetha et al., 2009). Bu kapsamda aşınma debrislerinin, son 

dönemlerde tespit edilen olumsuz etkilerine dayanarak  özellikle metal üzerine 

metal olan kalça protezlerinin güvenirliği ortaya konulana kadar kullanılmaları 

önerilmemektedir (van Raay, 2012). Şekil 3.5’de aşınma partiküllerinin oluşumu 

şematik olarak gösterilmiştir (Geetha et al., 2009).  
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Şekil 3.5. İmplantın aşınması (Geetha et al.'dan 2009). (“Şekil 3.5” için telif hakkı sahibi 

Elsevier’dan “3572391393900” numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 

 Aşınma direnci açısından Co esaslı alaşımlar Ti alaşımları ile 

kıyaslandığında daha iyi aşınma direncine sahiptir (Long and Rack, 1998).  Ancak 

Co esaslı alaşımların sahip oldukları yüksek elastisite modülü ve biyolojik 

biyouyumluluk sorunu bu anlamda titanyum alaşımlarını kullanım açısından 

tercih sebebi yapmaktadır (Long and Rack, 1998). Dolayısı ile Ti alaşımlarının 

aşınma direncinin artırılması implant uygulamalarında sorunsuz bir şekilde 

kullanılabilmeleri için gereklilik arz etmektedir (Niinomi, 2008). Biyomedikal 

uygulamalar için kullanılan Ti alaşımlarının zayıf tribolojik özelliklerinin 

iyileştirilip aşınma direncinin artırılması için çok çeşitli yüzey sertleştirme 

işlemleri mevcut olmak ile birlikte bu yöntemlerden oksidasyon ve gaz nitrürleme 

yöntemi kolay uygulanabilirlikleri ile ön plana çıkmaktadır (Niinomi, 2008). 

 Biyomedikal uygulamaları için düşük elastisite modülüne sahip implant 

malzemelerin kullanımı uzun servis ömrü açısından ne kadar önemli ise aynı 

zamanda yorulma dayanımı yüksek olan implant malzemelerin kullanımı da bir o 

kadar önemlidir (Niinomi and Nakai, 2011). Ti alaşımlarının mekanik dayanımı 

deformasyon sertleşmesi, tane küçültme ve yaşlandırma gibi dayanım artırma 

yöntemleri kullanılarak artırılabilmektedir (Niinomi and Nakai, 2011). Ortopedik 
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implant malzemeleri yorulma nedeniyle oluşan hasarlar açısından 

değerlendirildiğinde özellikle yorulma dayanımını düşürücü etkisi çok iyi bilinen 

çentik etkisi sebebiyle plaka ve çubukların deliklerinin yakınlarında, vidalarda, 

spinal implantlarda ve kalça eklemlerinin bağlantı noktalarında çevrimsel 

yükleme etkisiyle yorulma mekanizmasının gelişmesi neticesinde kırılma 

meydana gelebilmektedir (Okazaki, 2012). Şekil 3.6’da Ti–15Zr–4Nb–4Ta 

alaşımından deneme amacıyla üretilmiş kemik plakası, total kalça protezi ve diş 

implantı resimleri ilgili implant malzemelerinin geometrik formu hakkında bilgi 

vermek üzere sunulmuştur (Okazaki, 2001). 

 

Şekil 3.6. a) Kemik plakası, b) Total kalça protezi, c) diş implantı. (Okazaki'den 2001) (“Şekil 

3.6” için telif hakkı sahibi Elsevier’dan “3574950742916” numaralı yeniden kullanma 

izni alınmıştır. 

 Yorulma nedeniyle ortopedik implant malzemeleri hasara uğrayabilmektedir 

(Buttaro et al., 2007; Chao, 2008; Chen et al., 2005; Griza et al., 2008; Ishaque et 

al., 2011; Kanchanomai et al., 2008; Marcomini et al., 2014; Triantafyllidis et al., 

2007).  Şekil 3.7 (Buttaro et al., 2007), Şekil 3.8 (Marcomini et al., 2014) ve Şekil 

3.9’da (Marcomini et al., 2014) yorulma nedeniyle hasara uğramış implant 

malzemeleri görülmektedir. 
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Şekil 3.7. Total kalça protezinin sap kısmının kırıldığını gösteren sol kalçaya ait anteroposteriyor 

radyografı (Buttaro et al.'dan 2007) (“Şekil 3.7” için telif hakkı sahibi Elsevier’dan 

“3575020777696” numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 
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Şekil 3.8. Kilitli baskı plakasının X-Ray görüntüsü a) implantasyon sonrası, b) kırılma sonrası 

(Marcomini et al.'dan 2014). (“Şekil 3.8” için telif hakkı sahibi Elsevier’dan 

“3575020431422” numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 

      

Şekil 3.9. Kırılmış kilitli baskı plakası (Marcomini et al.'dan 2014). (“Şekil 3.9” için telif hakkı 

sahibi Elsevier’dan “3575020431422” numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 

 Beta Ti alaşımlarının yorulma dayanımını artırma yöntemlerinden bir tanesi 

ısıl işlem (solution treatment) sonrasında yaşlandırma uygulamasıdır (Niinomi, 

2008). Yaşlandırma uygulamasında  α ve/veya ѡ (omega) fazlarının çökelmesi söz 

konusudur. Bu yöntem ile çökelen ikincil fazların dislokasyon hareketi önünde 

engel teşkil etmesi neticesinde mekanik dayanımda artış meydana gelir. Bu artış, 

çökelen ikincil fazların elastisite modülünün β fazından yüksek olması nedeniyle 

beraberinde malzemenin elastisite modülü değerinin de artmasına sebep olur 

(Yilmazer et al., 2012). Birbirine eşit olan akma sınırı temelinde 
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değerlendirildiğinde α-β titanyum alaşımlarına göre nispeten daha düşük elastisite 

modülüne sahip olan beta Ti alaşımlarının yorulma dayanımı genellikle daha 

düşüktür (Long and Rack, 1998; Rack and Qazi, 2006). Yorulma dayanımında 

artış sağlanırken aynı zamanda elastisite modülünün aynı düşük değerde 

kalmasının sağlanması oldukça güçtür (Niinomi and Nakai, 2011). Bu amaçla 

düşük sıcaklıklarda kısa süreli yaşlandırma, aşırı soğuk haddeleme ve çok düşük 

miktarlarda seramik parçacık takviyesi elastisite modülünün olabildiğince düşük 

kalmasını sağlayıp yorulma dayanımının iyileştirilmesini sağlayabilmektedir 

(Niinomi and Nakai, 2011). 
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4. ÜRETİM YÖNTEMLERİNİN KIYASLANMASI 

 Üretim süreçleri göz önünde bulundurulduğunda Ti alaşımlarının üretimi 

döküm ve toz metalürjisi yöntemi ile yapılabilir (Nouri et al., 2010). Ti esaslı 

malzemeler diğer alternatif malzeme grubuna göre oldukça yüksek maliyete 

sahiptir. Bu durum, üretim maliyetlerini en düşük seviyede tutacak son şekle 

yakın parça üretimine imkân sağlayan toz metalürjisi gibi üretim yöntemleri ile 

ilgili yoğun araştırmalara sebep olmaktadır (Biesiekierski et al., 2012b; Esteban et 

al., 2011; Froes et al., 2004; Miura et al., 2012; Moxson and Froes, 2001; Moxson 

et al., 2000; Peter et al., 2012; Qian et al., 2012; Sidambe et al., 2012). 

 Kalıp içerisinde presleme, vakum altında sıcak presleme, soğuk izostatik 

presleme ve sıcak izostatik presleme gibi birçok toz sıkıştırma işlemi teorik 

yoğunluğa yakın ürün ortaya koyabilmek için kullanılmaktadır (Peter et al., 2012). 

Özellikle havacılık gibi mekanik performansın oldukça önemli olduğu ve aynı 

zamanda kullanılan ürünlerin çevrimsel yüklemeye maruz kaldığı endüstrilerde 

toz metalurjisi yöntemi uzun yıllardır kendine kullanım alanı aramaktadır (Peter et 

al., 2012). Toz metalurjisi yöntemi ile asıl amaçlanan üretim maliyetlerini en aza 

indirmektir. Ancak bazı endüstri ürünleri (Örnek: Uçakların gaz türbini gibi 

mekanik performansın esas alındığı ürünlerde maliyet ikinci plandadır.) mekanik 

performans esaslıdır (Peter et al., 2012). Toz metalurjisi yöntemi kullanılarak 

üretilen implant malzemelerinin mekanik dayanımlarını etkileyen en önemli 

parametrelerden biri olan gözenek oluşumunun ortadan kaldırılabilmesi ve teorik 

yoğunluğa sahip malzemelerin elde edilebilmesi için sıcak izostatik presleme gibi 

oldukça maliyetli ve karmaşık bir yöntem kullanılmaktadır (Dewidar et al., 2006). 

İlgili çalışmalar (Choi et al., 2014; Kim et al., 2014; Selva Kumar et al., 2012; Xu 

et al., 2014b; Xu et al., 2001; Yen and Hwang, 2011) dikkate alındığında sıcak 

izostatik presleme işlemi kullanılsa dahi %100 yoğunlukta malzeme üretilmesinin 

mümkün olmadığı anlaşılmaktadır. 

 Yapay kalça eklemi gibi yapay eklem protezlerinden beklenen temel 

özellikler şunlardır: İşlevini yitirmiş eklemin yerine geçerek hareket işlevlerini 

sağlama, biyouyumluluk, yeterli mekanik dayanım, üretim kolaylığı, kolay 

implantasyon-eksplantasyon ve ekonomik olarak avantaj sağlama (Dewidar et al., 
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2006). İnsan sağlığı dikkate alındığında maliyet önemli bir unsur 

olamayacağından implant uygulamaları için kullanılan ürünlerde ekonomik 

avantaj en son düşünülen konudur (Dewidar et al., 2006).  

 İmplant uygulamalarında gereksinimi duyulan mekanik-biyolojik özellikler 

elde edilmedikçe maliyet dikkate alınmaz (Dewidar et al., 2006). Çok iyi 

bilinmektedir ki implant uygulamalarında önemli olan biyolojik ve mekanik 

olarak biyouyumlu olan implant malzemelerininin elde edilmesidir. Bu özelliklere 

sahip malzemeler elde edilirken tasarımcılar elbette, gerekli olan biyolojik ve 

mekanik biyouyumluluğu sağlamak şartıyla üretim yöntemlerini ve maliyetlerini 

dikkate almalıdırlar (Dewidar et al., 2006). Özellikle çevrimsel yüklemenin 

oluştuğu uygulama alanlarında, toz metalurjisi yönteminin üretim maliyetini 

minimize edebileceği varsayımından yola çıkarak mekanik dayanımdan, 

tokluktan, elastik enerjiden ve yorulma dayanımı gibi mekanik performans 

göstergelerinden vazgeçilmesi mantıklı olmayabilir. 

 Örnek verilecek olursa total kalça protezlerinin femoral sap kısımları 

çevrimsel yüklemeye maruz kalmaktadır (Vadiraj and Kamaraj, 2006). Doğal 

olarak bu tür çevrimsel yüklemeye maruz kalan biyomedikal malzemeler için 

yorulma dayanımı oldukça önemlidir. Çevrimsel yüklemeye maruz kalan 

biyomedikal malzemeler yorulma mekanizmasının gelişmesiyle hasara 

uğrayabilmektedir (Amel-Farzad et al., 2007; Buttaro et al., 2007; Della Valle et 

al., 2005; Efe and Schmitt, 2011; Griza et al., 2013; Hernandez-Rodriguez et al., 

2010; Ishaque et al., 2011; Jang et al., 2013; Lee and Kim, 2001; Paliwal et al., 

2010; Ramos and Simões, 2009; Wodecki et al., 2013).  

 Çağdaş insan yük taşıyan yapılar tasarladığında tasarımlarında katı ve 

gözeneksiz malzemeler kullanırken doğa ise kendi döngüsü içerisinde rijitlik, 

dayanım, hafiflik gibi özellikleri en uygun duruma adapte eden gözenekli 

yapılardan faydalanmaktadır (Ashby, 1983). Yüz metre uzunluğunda ve 2500 ton 

civarında ağırlığa sahip olan bir kızılağaç türü yük taşıyan gözenekli doğal 

yapılara verilebilecek mükemmel bir örnek olarak gösterilebilir (Ashby, 1983). 

Doğal gözenekli malzemelere örnek olarak ağaç, mantar ve trabeküler kemik 

dokusu verilebilir (Ashby, 1983). 
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 Toz metalurjisi yönteminde gözeneklilik oranının ve gözenek boyutunun 

araştırmacılar tarafından kontrol edilmesiyle Ti köpük malzemeler 

oluşturulabilmektedir (Jha et al., 2013; Mansourighasri et al., 2012; Mondal et al., 

2012; Sharma et al., 2011; Smorygo et al., 2012). Ti köpük malzemelerin toz 

metalürjisi yöntemiyle boşluk yapıcı yöntem kullanılarak üretilmesi gözenek 

boyutu, şekli ve miktarının istenildiği gibi kontrolüne olanak sağlamaktadır. Etkili 

biyolojik fiksasyonun gerçekleşebilmesi için tercih edilen bir yöntem olduğu ilgili 

çalışmalarda (Wang et al., 2009b; Wang et al., 2010) belirtilmiştir.  

 Standart toz metalürjisi yöntemi ile %40’dan daha fazla gözeneklilik 

oranına sahip Ti iskelelerinin üretilmesi oldukça zordur (Dabrowski et al., 2010). 

Yüzde 40’dan daha yüksek gözeneklilik oranları ve gözenekler arası 

bağlanabilirliğin elde edilebilmesi için toz metalürjisinde boşluk yapıcı tekniğinin 

kullanılması etkili bir yöntemdir (Dabrowski et al., 2010). Gözenekler arası 

bağlantısallık kemik büyüme oluşumu üzerinde etkili olabilirken gözeneklilik 

oranı ve gözenek şekli ise biyolojik fiksasyonun yanı sıra mekanik özellikler 

üzerinde de oldukça etkilidir (Ryan et al., 2006).  

 Gözenekli Ti malzemelerin üretiminde boşluk yapıcı olarak karbamid 

(Bhattarai et al., 2008; Bram et al., 2000),  magnezyum (Asik and Bor, 2015; Esen 

and Bor, 2007), amonyum bikarbonat (Nouri et al., 2011; Wang et al., 2011), 

tapyoka nişastası (Mansourighasri et al., 2012),  sodyum klorür (Ye and Dunand, 

2010), sodyum florür (Bansiddhi and Dunand, 2007) kullanılmaktadır. Kullanılan 

bu boşluk yapıcıların malzemede kirlenmeye sebep olabileceği ve sağlık açısından 

da risk oluşturabileceği göz ardı edilmemelidir.  

 Herhangi bir boşluk yapıcı malzeme kullanmadan seçici lazer sinterleme 

(Shishkovsky et al., 2008; Xie et al., 2013) ve elektron ışın ergitme (Heinl et al., 

2007; Horn et al., 2014; Springer et al., 2014) yöntemleriyle istenilen geometrik 

formda, arzu edilen gözeneklilik oranına ve gözenek boyutuna sahip olan 

gözenekli malzemeler üretilebilmektedir. Şekil 4.1’de elektron ışın ergitme 

yöntemiyle üretilmiş Ti-6Al-4V alaşımı görülmektedir (Li et al., 2009a). Şekil 

4.2’de seçici lazer sinterleme işlemi şematik olarak gösterilmiştir (Yang and 

Evans, 2007). 
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Şekil 4.1. Gözenekli Ti-6Al-4V alaşımı numunesi (Li et al.'dan 2009a). (“Şekil 4.1” için telif 

hakkı sahibi Elsevier’ın “3581840262461” numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 

 

 

Şekil 4.2. Geleneksel selektif lazer sinterlemenin şematik gösterimi (Yang and Evans'dan 2007). 

(“Şekil 4.2” için telif hakkı sahibi Elsevier’dan “3582060043350” numaralı yeniden 

kullanma izni alınmıştır.) 

 Şematik gösterimi Şekil 4.3’de verilen soğuk pota yükselimli ergitme 

yöntemi oldukça avantajlı bir yöntemdir (Morita et al., 2000). Bu yöntemde 

eloktromagnetik kuvvetler ile etkili bir karıştırma meydana getirilip üniform bir 
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mikroyapı elde edilebilmekte ve alaşımlar üretilirken herhangi bir kirlenme 

olmaksızın yüksek ergime noktasına sahip metaller kolaylıkla ergitilerek alaşımlar 

oluşturulabilmektedir (Morita et al., 2000).  Bu yöntemde ergimiş metallerin 

potadan temassız yükselimi sayesinde pota temasından ötürü meydana gelen 

kirlenmenin önüne geçilmektedir (Morita et al., 2000). 

 

Şekil 4.3. Soğuk pota yükselimli ergitme yönteminin şematik gösterimi (Morita et al.'dan 2000). 

(“Şekil 4.3” için telif hakkı sahibi Elsevier’dan “3582511430423” numaralı yeniden 

kullanma izni ile alınmıştır.) 

 Ti ile Nb ve/veya Ta metalinin ergitilerek döküm yöntemiyle üretilmesi çok 

da kolay bir işlem değildir (Morita et al., 2000). Şöyle ki; bu alaşım elementleri 

yüksek ergime derecesine sahip olmakla beraber aynı zamanda yüksek 

sıcaklıklarda oldukça aktif metallerdir (Morita et al., 2000). Bu alaşım 

elementlerinin arasında yoğunluk farkı bulunması geleneksel döküm 

yöntemleriyle homojen bir mikroyapı elde edilmesini güçleştirmektedir (Morita et 

al., 2000). Soğuk pota yükselimli ergitme yönteminde pota içerisinde ve metalde 

indüklenen Eddy akımları ergimeyi sağlamakta ve eloktromagnetik kuvvet 

sayesinde etkili bir karıştırma neticesinde alaşımlama meydana gelmektedir 

(Morita et al., 2000). 
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5. Ti ALAŞIMLARININ BİYOMEDİKAL MALZEMESİ 

OLARAK KULLANIMI 

 Ti alaşımlarının kullanım alanına bağlı olarak beklenen mekanik özellikler 

birbirinden farklılık gösterebilmektedir (Cho et al., 2013). Dolayısıyla 

biyomedikal malzeme uygulamaları için kullanılması düşünülen malzemelerin 

sahip olduğu mekanik performans göstergeleri uygun ürünün belirlenmesinde 

oldukça önemlidir (Cho et al., 2013). Örneğin stent uygulamaları için kullanılması 

düşünülen biyomedikal malzemede aranan özellikler: Bası zorlamasına karşı 

yüksek performans göstermesi, yorulma dayanımının, kopma uzamasının ve 

elastisite modülünün yüksek olmasıdır (Cho et al., 2013; Schatz, 1989). Stent 

uygulamalarında yüksek elastisite modülü arzu edilirken (Cho et al., 2013) 

ortopedik implant uygulamalarında gerilme izolasyonunun minimize edilebilmesi 

için kemik dokusunun elastisite modülüne daha yakın rijitlikte malzemeler arzu 

edilir (Huiskes et al., 1992).  Dolayısıyla ilgili çalışmalar (Cho et al., 2013; 

Huiskes et al., 1992; Schatz, 1989) dikkate alındığında biyomedikal malzemelerin 

kullanım alanına bağlı olarak beklenilen/arzu edilen mekanik özellikler 

birbirinden farklılık gösterebilmektedir. Ürün mühendisliği açısından yaklaşıldığı 

takdirde kullanım alanına uygun mekanik özellikte malzemenin saptanması kilit 

faktördür. Şekil 5.1’de kemik çivisine (Verbruggen and Stapert, 2007), Şekil 

5.2’de kemik plakasına (Robertson et al., 2009), Şekil 5.3’de dental implanta 

(Capek et al., 2009), Şekil 5.4’de omur çubuğuna (Yoshihara, 2013), Şekil 5.5’de 

pedikül vidaya (Inceoglu et al., 2004), Şekil 5.6’da yapay kalça protezine (Tuke et 

al., 2010), Şekil 5.7’de göğüs destek çubuğuna (Noguchi and Fujita, 2005), Şekil 

5.8’de kraniyel implanta (Jardini et al., 2014) ait resimler verilmiştir.  
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Şekil 5.1. a) Teleskobik kilitli intramedüller çivi sistemi, b) Femur/tibia çivisinin (yukarıda) ve 

humeral çivisinin (aşağıda) distal ucu  (Verbruggen and Stapert'den 2007) (“Şekil 5.1” 

için telif hakkı sahibi Elsevier’dan “3606171182305 ” numaralı yeniden kullanma izni 

alınmıştır.) 

 

Şekil 5.2. Kemik plakası (Robertson et al.'dan 2009) (“Şekil 5.2” için telif hakkı sahibi 

Elsevier’dan “3606171378382” numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 
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Şekil 5.3. Dental implant (Capek et al.'dan 2009) (“Şekil 5.3” için telif hakkı sahibi Elsevier’dan 

“3606180022166” numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 

 

Şekil 5.4. Polietereterketon (PEEK)’den üretilmiş omur çubuğu (Yoshihara'dan 2013) (“Şekil 

5.4” için telif hakkı sahibi Elsevier’dan “3606180214439” numaralı yeniden kullanma 

izni alınmıştır.) 

 

http://tureng.com/search/polietereterketon
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Şekil 5.5. Pedikül vidaları Sol) 7.5×40 mm konik, asimetrik progresif yivli (Xia; Stryker Spine, 

Allendale, NJ), Orta) 7.5×40 mm konik, geleneksel V-şeklinde yivli (Osteonics, Stryker 

Spine, Allendale, NJ), Sağ) 6.5×40 mm silindirik V yivli (Osteonics, cylindrical). 

(Inceoglu et al.'dan 2004) (“Şekil 5.5” için telif hakkı sahibi Elsevier’dan 

“3606180401300” numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 

 
 

Şekil 5.6. Sol) ADEPT total kalça protezi, Orta) Kalça yüzey değiştirme protezi, Sağ) Kalça yüzey 

değiştirme protezi uygulanan hastaya ait X-Ray görüntüsü, (Tuke et al.'dan 2010) 

(“Şekil 5.6” için telif hakkı sahibi Elsevier’dan “3606180578583” numaralı yeniden 

kullanma izni alınmıştır.) 
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Şekil 5.7.   Göğüs destek çubuğu A) Geleneksel göğüs destek çubuğu, B) Orta kısmı düz göğüs 

destek çubuğu. (Noguchi and Fujita'dan 2005) (“Şekil 5.7” için telif hakkı sahibi 

Elsevier’dan “3625501032434” numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 

 

Şekil 5.8. Biyomodel ve kranyofasyal rekonstrüksiyon cerrahisi için özelleştirilmiş implant 

(Jardini et al.'dan 2014) (“Şekil 5.8” için telif hakkı sahibi Elsevier’dan 

“3606180966766” numaralı yeniden kullanma izni alınmıştır.) 
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6. DENEYSEL ÇALIŞMALAR 

6.1 Alaşımların Tasarımı 

6.1.1 D-elektron alaşım tasarım metodu 

 Ti alaşımlarının tasarım aşamasında deneme yanılma yöntemi kullanıldığı 

takdirde oldukça zaman alıcı ve maliyetli bir sürecin içerisine girilebilmektedir 

(Laheurte et al., 2010). Morinaga ve arkadaşları tarafından geliştirilen d­elektron 

alaşım tasarım metodu (Morinaga et al., 1988) ile Ti alaşımları tasarlanabilmekte 

ve zaman alıcı ve maliyetli çalışmaların önüne geçilebilmektedir (Laheurte et al., 

2010). D elektron alaşım tasarım metodunda (Morinaga et al., 1988) ortalama bağ 

derecesi ( ) ve metal d-orbital ortalama enerji seviyesi ( ) parametreleri 

kullanılmaktadır (Morinaga et al., 1988). Bu yöntem esas alınarak tasarlanmış Ti 

alaşımları literatürde bulunmaktadır  (Kuroda et al., 1998; Matsugi et al., 2010; 

Saito et al., 2003; Zhang et al., 2011b). 

 Ti ve alaşım elementi arasındaki kovalent bağ dayanımının bir ölçüsü olan 

bağ derecesi (Bo) ve elementlerin metalik yarıçapları ile elektronegatiflikleri 

arasındaki ilişkiyi ortaya koyan metal d-orbital enerji seviyesi (Md), hacim 

merkezli kübik titanyumda DV-Xα moleküler orbital metodu kullanılarak 

saptanan değerlerdir (Abdel-Hady et al., 2006; Morinaga et al., 1988). Ortalama 

 ve  değerleri aşağıdaki formüller yardımıyla hesaplanmaktadır (Morinaga 

and Yukawa, 1997).  

ioi BXB )(0 


                                            (6.1) 

idid MXM )(


                                                                                    (6.2) 

 Bu formüllerde Xi ilgili elementin alaşım içerisindeki atomik oranını, (Bo)i  

ilgili elementin bağ derecesi değerini, (Md)i ilgili elementin d-orbital enerji 

seviyesi değerini ifade etmektedir (Morinaga and Yukawa, 1997). 

 Tasarlanan Ti alaşımları Ti, Nb ve Zr elementlerinden oluşmaktadır. Ti, Nb 

ve Zr elementlerine ait (Bo)i değerleri sırası ile 2,790, 3,099 ve 3,086’dır (Abdel-

0B dM

0B dM
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Hady et al., 2006). Alaşım içerisinde yer alan alaşım elementlerinin atomsal 

oranları kullanılarak tasarlanan Ti alaşımlarına ait 0B değerleri hesaplanmıştır.  

 Ti, Nb ve Zr elementlerine ait (Md)i değerleri ise sırasıyla 2,447, 2,424 ve 

2,934’dür (Abdel-Hady et al., 2006). Alaşımlara ait 0B değerlerinin 

hesaplanmasında olduğu gibi ilgili elementlerin alaşım içerisindeki atomsal 

oranları kullanılarak alaşımlara ait dM değerleri hesaplanmıştır. Çizelge 6.1’de bu 

çalışma kapsamında geliştirilen Ti-Nb-Zr alaşımlarına ait -  değerleri 

verilmiştir. Tasarlanan Ti alaşımlarının ağırlıkça (ağ.) nominal kompozisyonları 

Ti-34Nb-25Zr, Ti-30Nb-32Zr, Ti-28Nb-35,4Zr ve Ti-24,8Nb-40,7Zr’dir. Bu 

alaşımlar sırasıyla TNZ-1, TNZ-2, TNZ-3 ve TNZ-4 olarak kısaltılmıştır.  

                       Çizelge 6.1. TNZ alaşımlarına ait - değerleri. 

 Ti Alaşım 
  

TNZ-1 2,9198 2,5306 

TNZ-2 2,9287 2,5583 

TNZ-3 2,9330 2,5722 

TNZ-4 2,9396 2,5943 

 

6.1.2  Molibden eş değerliği metodu 

 Beta Ti alaşımlarının stabilitesi Mo eş değerliği (Moeş) metoduyla 

saptanabilmektedir (Bania, 1994). Moeş değerinin hesaplanmasında aşağıdaki 

formül kullanılmaktadır (Bania, 1994). Çizelge 6.2’de bu çalışma kapsamında 

geliştirilen Ti-Nb-Zr alaşımlarına ait Moeş değerleri verilmiştir. 

Moeş = 1,0 (ağ. %Mo)+ 0,67 (ağ. %V) + 0,44 (ağ. %W) + 0,28 (ağ. %Nb) + 0,22  

(ağ. %Ta) + 2,9 (ağ. %Fe) + 1,6 (ağ. %Cr)  -  1,00 (ağ. %Al)                          (6.3) 

   

0B dM

0B dM

0B dM



41 

 

Çizelge 6.2. TNZ alaşımlarına ait  Moeş  değerleri. 

Ti Alaşım Moeş 

TNZ-1 9,5200 

TNZ-2 8,4000 

TNZ-3 7,8400 

TNZ-4 6,9440 

6.1.3 Elektron-atom oranı yaklaşımı 

 Ti-Nb-Zr alaşımlarının elektron-atom oranı (e/a)alaşım değerleri 

konvensiyonel e/a yaklaşımı  (Boyer et al., 1994) ile hesaplanmıştır. IV. ve X. 

gruplar arasında yer alan geçiş metal elementlerine ait e/a oranı değerleri 

periyodik tabloda bulundukları grup numarası ile aynı değeri almaktadır (Boyer et 

al., 1994). E/a yaklaşımı β fazının stabilitesi ile ilgilidir (Boyer et al., 1994). 

 Aşağıdaki formül (Boyer et al., 1994) kullanılarak Ti-Nb-Zr alaşımlarının 

(e/a)alaşım değerleri hesaplanmıştır. Ti, Nb ve Zr elementlerine ait e/a oranı 

değerleri sırasıyla 4, 5 ve 4 olarak alınmıştır. 

 Alaşıma ait (e/a)alaşım değeri hesaplanırken alaşım içerisinde yer alan alaşım 

elementlerinin atomsal oranları ve ilgili alaşım elementlerinin e/a oranı değerleri 

(Ti:4, Nb:5 ve Zr:4)  kullanılmıştır. 

(e/a)alaşım: 4 +  
n

ii aef )/(                                                                                (6.4)

 

 Yukarıdaki formülde if  ilgili elementin alaşım içerisindeki atomsal oranını 

vermektedir (Boyer et al., 1994). Alaşım elementinin sahip olduğu e/a oranı 

değeri ile Ti elementinin sahip olduğu e/a oranı arasındaki fark alınarak iae )/(  

değeri hesaplanmıştır (Boyer et al., 1994). Çizelge 6.3’de bu çalışma kapsamında 

geliştirilen Ti-Nb-Zr alaşımlarına ait (e/a)alaşım değerleri verilmiştir. 
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Çizelge 6.3. TNZ alaşımlarına ait (e/a)alaşım değerleri. 

Ti Alaşım (e/a)alaşım 

TNZ-1 4,2445 

TNZ-2 4,2200 

TNZ-3 4,2073 

TNZ-4 4,1862 

 

6.2 Alaşımların Üretilmesi 

 Titanyumun yüksek sıcaklıklarda kimyasal olarak oldukça reaktif 

olmasından ötürü Ti alaşımlarının geleneksel ark veya indüksiyon ergitme 

fırınlarıyla üretiminde kimyasal olarak homojen bir yapı elde edilmesinde 

zorluklar yaşanabilmektedir (Matsugi et al., 2010). Dolayısıyla Ti alaşımlarının 

üretiminde eriyik ve ergitme potası arasında temas olmaksızın alaşımın 

ergitilmesine olanak veren ve Ti ve alaşım elementininin arasındaki ergime 

noktası farklılığından etkilenmeyen soğuk pota yükselimli ergitme yöntemi Ti 

alaşımlarının döküm yöntemiyle üretiminde önerilmektedir (Matsugi et al., 2010). 

 Alaşımların üretiminde etkili bir ergime sağlayabilmek için 3-20 mm tane 

boyutu aralığında titanyum metali, 3-15 mm tane boyutu aralığında zirkonyum 

metali ve Φ1,5-3 mm çapında Nb-Ti metalik tel ham malzeme olarak 

kullanılmıştır. Ergitme işlemine başlamadan önce hazne vakumlanmıştır. Bu 

işlemi takiben hazneye argon gazı basılmıştır. Φ90×450 mm ölçüsüne sahip pota 

bakırdan imal edilmiş olup su soğutmalıdır. Üst bobin giriş gücü 90 kW, alt bobin 

giriş gücü ise 30 kW olarak seçilmiş ve kademeli olarak değiştirilmiştir. Ti-Nb-Zr 

alaşımları için ergitme süresi 5 ile 10 dakika arasında değişmekle beraber ingotun 

soğuması pota içerisinde gerçekleşmiştir. 

 Bu tez çalışmasında biyouyumlu alaşım elementleri ve aynı zamanda 

yüksek saflıkta olan Ti, Nb ve Zr metalleri kullanılarak soğuk pota yükselimli 

ergitme yöntemiyle beta Ti-Nb-Zr alaşımları üretilmiştir. Şekil 6.1’de ingottan tel 

erozyon işleme yöntemiyle kesilmiş dikdörtgen kesitli parçanın resmi verilmiştir. 
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Ti-Nb-Zr alaşımları tasarlanırken TNZ-1’den TNZ-4’e doğru gidildikçe alaşım 

içerisindeki Zr elementi miktarı artırılmış ve Nb ve Ti miktarı ise azaltılmıştır. 

 

Şekil 6.1. Üretilen ingottan tel erozyon işleme yöntemiyle kesilen parça. 

6.3 Numunelerin Hazırlanması 

 Ti-Nb-Zr alaşımlarının mikroyapı incelemesinde, faz analizinde, mikro-

sertlik ölçümlerinde ve sitokompatibilite testlerinde 8 mm çapında ve 2 mm 

kalınlıkta olan tel erozyon yöntemi kullanılarak kesilmiş disk şeklindeki 

numuneler kullanılmıştır. Şekil 6.2’de tel erozyon işleme yöntemiyle kesilmiş 

diktörtgen kesitli Ti alaşım parça görülmektedir. Hazırlanan disk şeklindeki 

numuneler Şekil 6.3’de görülmektedir. 
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Şekil 6.2. Tel erozyon işleme yöntemiyle numune çıkarılmış diktörtgen kesitli Ti alaşım parça. 

 

Şekil 6.3. Tel erozyon işleme yöntemi kullanılarak kesilen disk şeklindeki numuneler. 

 Alaşımların mikroyapı incelemesinde ve mikro-sertlik ölçümlerinde Φ8×2 

mm ölçüsündeki numuneler soğuk bakalite alındıktan sonra sırasıyla 200, 320, 

1200, 2400 ve 4000 numaralı silisyum karbür (SiC) zımpara kâğıtları kullanılarak 

zımparalanmıştır. Zımparalama işlemine tabii tutulduktan sonra kolloidal silika ve 

hidrojen peroksit (H2O2) karışımı solüsyon kullanılarak numuneler ayna 

parlaklığına getirilmiştir (Şekil 6.4). Bakalite alınmış numunelerin zımparalama 

ve parlatma işlemleri Struers marka otomatik numune hazırlama cihazında 

gerçekleştirilmiştir (Şekil 6.5).  
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Şekil 6.4. Bakalite alındıktan sonra zımparalanmış ve parlatılmış numuneler. 

 

Şekil 6.5. Otomatik numune hazırlama cihazı. 

 Sitokompatibilite ve faz analizi için hazırlanan numuneler bakalite 

alınmamıştır. Sitokompatabilite testi için kullanılacak numunelerin her yüzeyi 

zımparalanmış böylelikle tel erozyon ile kesimde oluşan tabakadan arındırılmıştır. 

Sitokompatibilite testi numuneleri sırasıyla 200, 320, 1200 ve 2400 numaralı SiC 

zımpara kâğıtları kullanılarak zımparalanmıştır. Zımparalama işlemi numunelerin 

geometrik formunun otomatik numune hazırlama cihazına uygun olmamasından 

ötürü manuel yapılmıştır. Şekil 6.6’da manuel zımparalama donanımı 

görülmektedir. Numuneler zımparalandıktan sonra ultrasonik banyoda 

temizlenmiştir. Şekil 6.7’de numunelerin ultrasonik olarak saf su, aseton ve etil 

alkol kullanılarak temizlenmesinde kullanılan dijital ultrasonik temizleyici ve 

dijital ultrasonik temizleyicinin içerisinde bulunduğu çeker ocağın görüntüsü 

verilmiştir. Şekil 6.8’de sitokompatibilite testi için hazırlanmış bazı numune 

örnekleri görülmektedir.  
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Şekil 6.6. a) Manuel zımparalama donanımı, a’) parlatma çuhası. 

 

Şekil 6.7. a) Çeker ocak, a’) Dijital ultrasonik temizleyici. 

 XRD (X-Ray Diffraction)  analizi numuneleri 200, 320, 1200, 2400 ve 4000 

numaralı SiC zımpara kâğıtlarıyla manuel zımparalama donanımı kullanılarak 

zımparalanmıştır. Ardından kolloidal silika ve H2O2 karışımı solüsyon 

kullanılarak numuneler ayna parlaklığına getirilmiştir. XRD analizi için 

hazırlanmış numune örneği Şekil 6.9’da verilmiştir.   
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Şekil 6.8.  Sitokompatibilite testi için hazırlanmış bazı numuneler. 

 

Şekil 6.9.  XRD analizi için hazırlanmış numune örneği. 

 Ti-Nb-Zr alaşımlarının basma testi için kullanılan numuneler Φ5×8 mm 

ölçüsünde silindirik formda numunelerdir. Numunelerin üst ve alt yüzeyleri 

birbirine paralel olacak şekilde tel erozyon yöntemi kullanılarak kesilmiştir. Tel 

erozyon kullanılarak kesilen çekme testi numunelerinin uzama kısmı 8 mm × 2 

mm × 1 mm ölçülerindedir. Çekme testi numunelerinin yüzeyleri sırasıyla 200, 

320, 1200 ve 2400 numaralı SiC zımpara kâğıtları kullanılarak zımparalanıp 

çekme testi için hazır hale getirilmiştir. 
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6.4 Mikroyapı Karakterizasyonu 

 Alaşımların faz analizi X-ışını difraktometresi (XRD-Bruker D8 Advance) 

cihazı (Şekil 6.10) kullanılarak 40 kV and 40 mA işletme koşullarında CuKα 

ışınım kaynağı kullanılarak oda sıcaklığında gerçekleştirilmiştir. XRD verileri 

0,02
o
 adım boyu ile 20-90 derece arasında 0,5

 o
/s tarama hızında kayıt edilmiştir.  

 

Şekil 6.10. X-ışını difraktometresi (Bruker D8 Advance). 

 Mikroyapı karakterizasyonu için metalografik olarak parlatılan numuneler 

85 ml H2O + 10 ml nitrik asit (HNO3) + 5 ml hidroflorik asit (HF) içeren solüsyon 

(Biesiekierski et al., 2014) kullanılarak dağlanmıştır. Numunelerin mikroyapıları 

Leica-MEF4M marka optik mikroskop kullanılarak incelenmiştir (Şekil 6.11). 
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Şekil 6.11. Optik mikroskop (Leica-MEF4M). 

6.5 Mekanik Özelliklerin Tayini 

 Mikro-vickers sertlik ölçümleri Buehler Micromet 2100 marka test cihazı 

(Şekil 6.12) kullanılarak numunelerin parlatılmış yüzeylerinde yapılmıştır. 

Mikrosertlik testi sırasında 300 gf yük 15 saniye süre ile uygulanmıştır. Her 

numune için 9 farklı ölçüm yapılmıştır. Elde edilen ölçüm değerlerinin ortalaması 

hesaplanırken minimum ve maksimum mikro-sertlik değerleri değerlendirmeye 

alınmamış olup diğer 7 ölçüm değerinin ortalaması alınarak alaşımların ortalama 

mikro-sertlik değeri saptanmıştır. Numunelerin parlatılmış yüzeylerinde mikro-

sertlik testi sonrası oluşan ölçüm izlerinin görüntüleri optik mikroskop 

kullanılarak incelenmiştir. Numunelerin mikro sertlik ölçümleri ASTM E384-

11e1 numaralı ASTM standardındaki (ASTME384-11e1, 2011) süreçler izlenerek 

gerçekleştirilmiştir.  
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Şekil 6.12. Mikro-sertlik test cihazı (Buehler Micromet 2100). 

 Çekme testleri 0,5 mm/dak çekme hızı ile oda sıcaklığında Instron 5567 

marka çekme test cihazı kullanılarak gerçekleştirilmiştir (Şekil 6.13). Uzama 

kısmı olarak 8 mm belirlenmiştir. Bu uzunluk aralığı test öncesi video 

ekstensometrenin algılayabileceği şekilde markalanmıştır. Çekme testi sonrasında 

numunelerin kırılma yüzeyleri taramalı elektron mikroskobu (Field-Emission 

SEM ZEISS SUPRA 40 VP) kullanılarak incelenmiştir. Kırılma yüzeylerinin 

incelendiği taramalı elektron mikroskobu Şekil 6.14’de görülmektedir. 
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Şekil 6.13. Çekme testi cihazı (Instron 5567). 

 

Şekil 6.14. Taramalı elektron mikroskobu (Field-Emission SEM ZEISS SUPRA 40 VP). 

 Çekme testinden elde edilen veriler yardımıyla alaşımların çekme dayanımı, 

akma dayanımı, elastisite modülü, elastik enerji, tokluk ve kopma uzaması 

değerleri hesaplanmıştır. Şekil 6.15’de çekme testi ile elde edilen mekanik 

özelliklerin şematik gösterimi yapılmıştır. 

 Ti-Nb-Zr alaşımlarının elastisite modülü değerleri gerilme-birim şekil 

değiştirme grafiğinde doğrusal olan kısmının eğimi yardımıyla hesaplanmıştır. 

Çekme testi her bir alaşım için 5 defa tekrarlanmıştır. Her bir alaşıma ait mekanik 
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özelliklerin hesaplanmasında tekrarlanan testlerden elde edilen değerlerin 

ortalaması kullanılmıştır. 

 

Şekil 6.15. Çekme testi ile elde edilen mekanik özelliklerin şematik gösterimi. 

 Her bir alaşım için 3 adet basma testi yapılmış olup bu testlerden elde edilen 

veriler yardımıyla ortalama basma akma dayanımı hesaplanmıştır. Basma testleri 

oda sıcaklığında 0,5 mm/dakika hız ile MTS marka test sistemi kullanılarak 

gerçekleştirilmiştir. Numunelerin basma testleri E9−09 numaralı ASTM 

standardındaki (ASTME9-09, 2009) süreçler izlenerek gerçekleştirilmiştir. 

6.6 Sitokompatibilite Değerlendirmesi 

 Döküm durumdaki ingottan Şekil 6.16’da görüldüğü gibi tel erozyonla 

işleme yöntemiyle kesilen Φ8×2 mm ölçülerine sahip disk şeklindeki numuneler 

sitokompatibilite değerlendirmesi için kullanılmıştır. MTS analizi kullanılarak 

numunelerin hücre adhezyon yoğunlukları tespit edilmiştir. Numunelere ait hücre 

adhezyon yoğunluk değerleri farklı 3 numune için elde edilen değerlerin 

ortalaması alınarak hesaplanmıştır. TNZ alaşımlarının hücre adhezyon yoğunluğu 

değerleri hem kendi aralarında hem de bu çalışmada referans numune olarak kabul 

edilen ticari saflıkta titanyum (CP-Ti) ile kıyaslanmıştır. Sitokompatibilite 

değerlendirilmesinde SaOS2 hücre hattı (osteoblast benzeri) kullanılmıştır. 

Numunelerin hücre kültürü plakasının odacıklarına yerleştirilmesini takiben 
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SaOS2 hücreleri odacık başına 5 x 10
3
 hücre yoğunluğunda tatbik edilmiştir.  

MTS analizi, SaOS2 hücrelerinin numunelerin yüzeyindeki hücre adhezyon 

yoğunluklarını tespit etmek için kullanılmıştır (Li et al., 2010c; Li et al., 2009b). 

Yüzeye tutunan SaOS2 hücrelerinin morfolojisi SEM vasıtasıyla gözlenmiştir. 

SEM ile inceleme öncesinde bir dizi işlem yürütülmüştür. Numuneler bir saat süre 

ile glutaraldehid içinde bekletilmiştir. Bu işlemden sonra, hücrelerin 

dehidratasyonu sırasıyla %60, %70, %80, %90 ve %100 saflığa sahip etanol 

çözeltileri içerisinde numuneleri yıkayarak gerçekleştirilmiştir. Numunelerin 

kimyasal kurutma işleminde heksametildisilazan kullanılmıştır. 

 

Şekil 6.16. Sitokompatibilite değerlendirmesi için kullanılmak üzere tel erozyon işleme 

yöntemiyle kesilen numuneler. 

6.7 İstatistiksel Analiz 

 Bu çalışmada üretilen TNZ alaşımlarına ait çekme dayanımı, akma 

dayanımı, elastisite modülü, toplam uzama, elastik enerji, tokluk, basma akma 

dayanımı, mikro-sertlik ve hücre adhezyon yoğunluk değerleri tek yönlü ANOVA 

analizini takiben Post Hoc Tukey HSD testi ile istatistiksel olarak analiz 

edilmiştir. ρ < 0,05 istatistiksel olarak anlamlı kabul edilmiştir.  
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7. SONUÇLAR VE İRDELEME 

7.1 Mikroyapı 

 TNZ-1 alaşımına ait mikroyapı görüntüleri Şekil 7.1a ve Şekil 7.1b’de 

verilmiştir. Şekil 7.1'de görüldüğü üzere, TNZ-1 alaşımı birincil tane sınırları ile 

birlikte ikincil tane sınırları sergilemiştir. 

 

 

 Şekil 7.1. TNZ-1 alaşımına ait mikroyapı görüntüsü a) 50X, b) 100X. 

a) 

b) 
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 TNZ-2 alaşımına ait mikroyapı görüntüleri Şekil 7.2a ve Şekil 7.2b’de 

verilmiştir. Şekil 7.2’de görüldüğü üzere, TNZ-2 alaşımı birincil tane sınırları ile 

birlikte ikincil tane sınırları sergilemiştir. 

 

 

Şekil 7.2.  TNZ-2 alaşımına ait mikroyapı görüntüsü a) 50X, b) 100X. 

 TNZ-3 alaşımına ait mikroyapı görüntüleri Şekil 7.3a ve Şekil 7.3b’de 

verilmiştir. Şekil 7.3’de görüldüğü üzere, TNZ-3 alaşımı dentritik yapı 

sergilemiştir. 

b) 

a) 
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Şekil 7.3. TNZ-3 alaşımına ait mikroyapı görüntüsü a) 50X, b) 100X. 

 TNZ-4 alaşımına ait mikroyapı görüntüleri Şekil 7.4a ve Şekil 7.4b’de 

verilmiştir. Şekil 7.4’de görüldüğü üzere, TNZ-4 alaşımı da TNZ-1 ve TNZ-2 

alaşımlarının mikroyapı görüntülerinde tespit edildiği gibi birincil tane sınırları ile 

birlikte ikincil tane sınırları sergilemiştir. 

a) 

b) 
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Şekil 7.4. TNZ-4 alaşımına ait mikroyapı görüntüsü a) 50X, b) 100X. 

 TNZ-1, TNZ-2, TNZ-3 ve TNZ-4 alaşımlarına ait XRD grafikleri sırasıyla 

Şekil 7.5, Şekil 7.6, Şekil 7.7 ve Şekil 7.8’de verilmiştir. Şekillerde görüldüğü 

üzere, TNZ alaşımlarının tamamı β fazı piklerine sahiptir. Alaşım içerisindeki Zr 

miktarının artırılıp Nb ve Ti miktarının azaltılması ile birlikte beta Ti fazına ait 

difraksiyon pikleri daha düşük 2-Teta (derece) değerlerine doğru kaymıştır. 

Benzer bulgulara Ning ve arkadaşlarının çalışmasında (Ning et al., 2010) da 

rastlanmıştır. Söz konusu çalışmada Nb miktarı sabit tutulmuş, Zr miktarı 

artırılmış ve Ti miktarı azaltılmıştır. Ning ve arkadaşları söz konusu kayma 

oluşumuna sebep olarak titanyumun atomik yarıçapına göre daha yüksek değerde 

b) 

a) 
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atomik yarıçapa sahip olan Zr miktarının artması ile birlikte daha fazla Zr 

atomunun Ti atomunun yerini almasını göstermişlerdir (Ning et al., 2010).  

 

Şekil 7.5.  TNZ-1 alaşımının XRD grafiği. 

 

Şekil 7.6. TNZ-2 alaşımının XRD grafiği. 
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Şekil 7.7. TNZ-3 alaşımının XRD grafiği. 

 

Şekil 7.8. TNZ-4 alaşımının XRD grafiği. 

7.2 Mikro-sertlik 

 Alaşımların mikro-sertlik değerleri Şekil 7.9’da verilmiştir. TNZ-1,2,3 ve 4 

alaşımlarından en düşük sertlik değerine sahip olan TNZ-4 alaşımının sertlik 

değeri ile en yüksek sertlik değerine sahip olan TNZ-2 alaşımının sertlik değeri 
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arasında yaklaşık olarak 10 mikro-vickers’lik fark bulunmaktadır. Şekil 7.9’da 

görüldüğü gibi TNZ alaşımlarına ait mikro-sertlik değerleri kendi aralarında 

değerlendirildiğinde değerler arasında çok büyük farklılık olmadığı tespit 

edilmiştir. TNZ-1, 2 ve 3 alaşımlarının mikro-sertlik değeri TNZ-4 alaşımından 

anlamlı (ρ < 0,05) olarak daha büyüktür. 

 

Şekil 7.9. TNZ alaşımlarının mikro-sertlik değerleri. 

 TNZ-1 (241.32 HV), TNZ-2 (244.44 HV), TNZ-3 (244.04 HV) ve TNZ-4 

(235.6 HV) alaşımlarının ortalama mikro-sertlik değerlerinin CP-Ti (134 HV) 

(Bertrand et al., 2010) ve Ti-29Nb-13Ta-4.6Zr (tavlanmış durumda-180 HV) 

alaşımından (Ushida et al., 2012) daha yüksek olduğu tespit edilmiştir. Diğer 

taraftan Ti-13Nb-13Zr (tavlanmış durumda-235 HV) (Geetha et al., 2001) alaşımı 

ile çok yakın değere sahip oldukları tespit edilirken Ti-6Al-4V (döküm-294 HV) 

(Ho et al., 1999) alaşımından daha düşük değerdedir. 

 TNZ-1, TNZ-2, TNZ-3 ve TNZ-4 alaşımlarına ait mikrosertlik testi sonrası 

yüzeyde oluşan iz görüntüleri sırasıyla Şekil 7.10, Şekil 7.11, Şekil 7.12 ve Şekil 

7.13’de verilmiştir. 
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Şekil 7.10. TNZ-1 alaşımına ait  mikro-sertlik testi sonrası yüzeyde oluşan  iz görüntüsü. 

 

 

Şekil 7.11. TNZ-2 alaşımına ait  mikro-sertlik testi sonrası yüzeyde oluşan  iz görüntüsü. 
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Şekil 7.12. TNZ-3 alaşımına ait mikro-sertlik testi sonrası yüzeyde oluşan iz görüntüsü. 

 

Şekil 7.13. TNZ-4 alaşımına ait mikro-sertlik testi sonrası yüzeyde oluşan iz görüntüsü. 

7.3 Basma Testi 

 TNZ-1, TNZ-2, TNZ-3 ve TNZ-4 alaşımlarına ait basma testi mühendislik 

gerilme-birim şekil değiştirme grafikleri sırasıyla Şekil 7.14, Şekil 7.15, Şekil 

7.16 ve Şekil 7.17’de verilmiştir. Basma testi mühendislik gerilme-birim şekil 

değiştirme grafiklerinin yanısıra TNZ-1, TNZ-2, TNZ-3 ve TNZ-4 alaşımlarına ait 

basma testi gerçek gerilme-gerçek birim şekil değiştirme grafikleri sırasıyla Şekil, 

7.18, Şekil 7.19, Şekil 7.20 ve Şekil 7.21’de verilmiştir. Basma testi mühendislik 
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gerilme-birim şekil değiştirme grafikleri incelendiği takdirde TNZ alaşımlarının 

basma testi sırasında dikkate değer düzeyde plastik deformasyon kabiliyeti 

sergiledikleri gözlenmektedir. İlgili grafiklerden de görüldüğü üzere, numunelerde 

herhangi bir kırılma-parçalara ayrılmayı işaret edebilecek bir eğri formu 

görülmemektedir. TNZ alaşımlarının göstermiş olduğu bu kayda değer davranış 

oda koşullarında yürütülen basma testi sırasında elde edilmiştir. Ayrıca Şekil 

7.14’de TNZ alaşımlarının basma testi sırasındaki plastik deformasyon 

kabiliyetlerini vurgulamak için temsili olarak TNZ-1 alaşımına ait basma testi 

numunesinin test öncesindeki ve sonrasındaki resimleri verilmiştir.   

 

Şekil 7.14. TNZ-1 alaşımına ait basma testi gerilme-birim şekil değiştirme eğrisi. 

 

 

1 

2 3 
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Şekil 7.15. TNZ-2 alaşımına ait basma testi gerilme-birim şekil değiştirme eğrisi. 

 

Şekil 7.16. TNZ-3 alaşımına ait basma testi gerilme-birim şekil değiştirme eğrisi. 
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Şekil 7.17. TNZ-4 alaşımına ait basma testi gerilme-birim şekil değiştirme eğrisi. 

 Oda koşullarında yürütülen basma testi sırasında böylesine plastik 

deformasyon kabiliyeti gösteren TNZ alaşımlarının ürün mühendisliği açısından 

değerlendirildiğinde birçok araştırmacının ilgisini çekeceği kuşkusuzdur. Basma 

testinin oda koşullarında yürütüldüğü vurgusunun yapılma amacı eldeki 

malzemeninin bir ürüne dönüştürülmesi sırasında soğuk şekil verme işlemlerinin 

kolaylıkla kullanılabileceğini işaret etmek amaçlıdır. Bu çalışmada üretilen TNZ 

alaşımları beta Ti alaşımlarıdır. Beta Ti alaşımlarının soğuk şekillendirilebilme 

kabiliyeti, alfa-beta Ti alaşımlarından daha üstündür (Boyer et al., 1994). Bu 

avantaj  beta Ti alaşımlarının ticari ürüne dönüşmesi için oldukça önemli bir 

üstünlük sağlamaktadır (Abdel-Hady Gepreel and Niinomi, 2013). 

 Ti alaşımları içerisinde üç pikli gerilme dalgalanmasına sahip olan Ti–

22,4Nb–0,73Ta–2Zr–1,34O alaşımı (Yang et al., 2010) mühendislik gerilme-

birim şekil değiştirme grafiği üzerinde ise “elastik eğri bölgesi (1), plastik akma 

plato eğri bölgesi (2) ve parabol eğri bölgesinden (3)” (Yang et al., 2010) 

oluşmaktadır. Şekil 7.14’de TNZ-1 alaşımına ait basma testi mühendislik gerilme-

birim şekil değiştirme grafiği üzerinde elastik eğri bölgesi (1), plastik akma plato 

eğri bölgesi (2) ve parabol eğri bölgesi (3) gösterilmiştir.  
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 TNZ alaşımlarının tamamı oda sıcaklığında yapılan basma testi sırasında 

mükemmel süneklik sergilemiştir. Şekil 7.14, 7.15, 7.16 ve 7.17’de görüldüğü 

üzere, TNZ alaşımlarının gerilme-birim şekil değiştirme eğrileri elastik eğri 

bölgesi, plastik akma plato eğri bölgesi ve parabol eğri bölgelesinden 

oluşmaktadır.  

 TNZ alaşımlarına ait gerçek gerilme ve gerçek birim şekil değiştirme 

değerleri hesaplanırken basma numunelerinde hacimsel değişimin meydana 

gelmediği ve uniform deformasyonun oluştuğu kabul edilmiştir. Gerçek gerilme 

ve gerçek birim şekil değiştirme değerleri aşağıdaki formüller kullanılarak 

hesaplanmıştır. 

Ab×Hb = Af×Hf (7.1)  

 Formül 7.1’de Ab başlangıç kesit alanını, Hb başlangıç boyunu, Af belirli bir 

deformasyon miktarından sonraki kesit alanını, Hf belirli bir deformasyon 

miktarından sonraki numune boyunu ifade etmektedir. Mühendislik birim şekil 

değiştirme miktarı ise aşağıdaki formül yardımıyla hesaplanmıştır. 

 (7.2) 

 Formül 7.2’de e mühendislik birim şekil değiştirme miktarını ifade 

etmektedir. Gerçek birim şekil değiştirme miktarı aşağıdaki formül yardımıyla 

hesaplanmıştır. 

εt = ln(1+e) (7.3) 

 Formül 7.3’de εt gerçek birim şekil değiştirme miktarını ifade etmektedir. 

Belirli bir deformasyon miktarından sonraki gerçek gerilme değeri aşağıda verilen 

formül yardımıyla hesaplanmıştır. 

       (7.4)
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         Formül 7.4’de t  gerçek gerilmeyi ifade etmektedir. P ise kuvveti 

tanımlamaktadır. 

 Şekil 7.18’de görüldüğü üzere, TNZ-1 alaşımına ait gerçek gerilme-gerçek 

birim şekil değiştirme eğrisinde A, B ve C harfleri ile eğrinin belirli noktalarında 

markalama yapılmıştır. TNZ-1 alaşımı orijinle A noktası arasında elastik 

aşamadadır. Eğri üzerindeki A-B noktaları arasında ise TNZ-1 alaşımına ait ilk 

pekleşme aşaması görülmektedir. B-C noktaları arasında kalan bölge deformasyon 

yumuşaması bölgesini göstermektedir. C noktasından sonra TNZ-1 alaşımı ikinci 

pekleşme aşamasına geçmektedir. Gerçek gerilme-gerçek birim şekil değiştirme 

eğrisinde konumlandırılmış A, B ve C noktalarına ait gerçek birim şekil 

değiştirme değerleri sırasıyla 3,6 (%), 25,9 (%) ve 49,3 (%) olarak saptanmıştır. 

 

Şekil 7.18. TNZ-1 alaşımına ait basma testi gerçek gerilme-gerçek birim şekil değiştirme eğrisi. 

 Şekil 7.19’da TNZ-2 alaşımına ait gerçek gerilme-gerçek birim şekil 

değiştirme grafiği görülmektedir. TNZ-2 alaşımı, orijinle A noktası arasında 

elastik aşamadadır. Diğer taraftan eğri üzerindeki A-B noktaları arasında ilk 

pekleşme aşamasına geçmektedir. İlk pekleşme aşaması geçildikten sonra B-C 

noktaları arasında kalan bölgede TNZ-2 alaşımı deformasyon yumuşaması 

aşamasına geçmektedir. Eğri üzerinde konumlandırılmış C noktasından sonra 

ikinci pekleşme aşamasına geçilmektedir. TNZ-2 alaşımına ait gerçek gerilme-
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gerçek birim şekil değiştirme eğrisinde konumlandırılmış A, B ve C noktalarına 

ait gerçek birim şekil değiştirme değerleri sırasıyla 3,9 (%), 25,5 (%) ve 58,3 (%) 

olarak saptammıştır. 

 

Şekil 7.19. TNZ-2 alaşımına ait basma testi gerçek gerilme-gerçek birim şekil değiştirme eğrisi. 

 Şekil 7.20’de görüldüğü üzere, TNZ-3 alaşımı orijinle A noktası arasında 

elastik aşamadadır. TNZ-3 alaşımı A noktasında iken 3,7 (%) gerçek birim şekil 

değiştirme miktarına sahiptir. Eğri üzerindeki A-B noktaları arasında TNZ-3 

alaşımına ait ilk pekleşme aşaması görülmektedir. B-C noktaları arasında kalan 

bölge ise deformasyon yumuşaması aşamasını göstermektedir. Şekil 7.20’de eğri 

üzerinde konumlandırılmış deformasyon yumuşaması bölgesini sınırlayan B ve C 

noktalarına ait gerçek birim şekil değiştirme değerleri sırasıyla 31,3 (%) ve 48,9 

(%) olarak saptanmıştır. 
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Şekil 7.20. TNZ-3 alaşımına ait basma testi gerçek gerilme-gerçek birim şekil değiştirme eğrisi. 

 Şekil 7.21’de TNZ-4 alaşımına ait gerçek gerilme-gerçek birim şekil 

değiştirme grafiği görülmektedir. TNZ-4 alaşımı orijinle A noktası arasında 

elastik olarak şekil değiştirmektedir. Eğri üzerindeki A-B noktaları arasında ilk 

pekleşme aşaması görülmektedir. TNZ-4 alaşımına ait gerçek gerilme-gerçek 

birim şekil değiştirme eğrisinde konumlandırılmış A, B ve C noktalarına ait 

gerçek birim şekil değiştirme değerleri sırasıyla 3,7 (%), 38,0 (%) ve 38,9 (%) 

olarak tespit edilmiştir. TNZ-1, 2 ve 3’den farklı olarak TNZ-4 alaşımı belirgin 

deformasyon yumuşaması bölgesine sahip değildir. TNZ-1,2, ve 3 alaşımları 

göstermiş oldukları oda sıcaklığında yapılan basma testi sırasındaki gerilim 

dalgalanması özelliği ile geleneksel metalik malzemelerden farklı bir özelliğe 

sahiptir. Ti alaşımları içerisinde gerilme dalgalanmasına sahip olan Ti–22,4Nb–

0,73Ta–2Zr–1,34O alaşımı Yang ve arkadaşları (Yang et al., 2010) tarafından 

sunulmuştur. 
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Şekil 7.21. TNZ-4 alaşımına ait basma testi gerçek gerilme-gerçek birim şekil değiştirme eğrisi. 

 Basma testi %65 oranındaki birim şekil değiştirme değerinden sonra 

durdurulmuştur. Alaşımların ortalama basma akma dayanımı değerleri Şekil 

7.22’de verilmiştir. Alaşımlara ait basma akma dayanım değerleri arasında 

anlamlı bir farklılık mevcut değildir (ρ > 0,05). Yine de ortalama basma akma 

dayanım değerlerine göre bir sıralama yapıldığında alaşımlar TNZ-2>TNZ-

3>TNZ-1>TNZ-4 olarak sıralanmaktadır. Numunelerin ortalama mikro-sertlik 

değerleri için de bu sıralamada oldukları tespit edilmiştir. Basma akma dayanım 

değerleri arasındaki fark ikincil faz partikülleri (Li et al., 2012a), tane büyüklüğü 

ve katı çözelti sertleşme etkisinden kaynaklanabilmektedir (Nie et al., 2014). 
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Şekil 7.22. TNZ alaşımlarının basma-akma dayanımları. 

 TNZ alaşımlarının basma akma dayanımı değerlerinin kemik dokusunun 

basma akma dayanımı değerinin (İnsan Haversian Kemiği: 180 MPa) (Currey, 

2002) yaklaşık olarak 4 katı daha yüksek değere sahip olduğu tespit edilmiştir. 

TNZ alaşımlarının basma akma dayanımları 713-751 MPa arasındadır. Uygun 

ürün grubunun özellikle mekanik dayanım göstergeleri dikkate alınarak 

belirlenmesi oldukça önemlidir. Yorulma mekanizmasının gelişmesi neticesinde 

ortopedik implant malzemelerin hasara uğrayabildikleri (Buttaro et al., 2007; 

Chao, 2008; Chen et al., 2005; Griza et al., 2013; Griza et al., 2008; Ishaque et al., 

2011; Kanchanomai et al., 2008; Marcomini et al., 2014; Triantafyllidis et al., 

2007) üçüncü bölüm kapsamında detaylı olarak irdelenmişti. İlgili vakalar dikkate 

alındığında yüksek mekanik performans gerekliliği önemli bir ihtiyaçtır. TNZ 

alaşımlarının oda sıcaklığında yürütülen basma testi performansları 

değerlendirildiği takdirde alaşımların ortopedik implant uygulamaları için arzu 

edilen düzeyde mekanik performans sergiledikleri ifade edilebilir. TNZ 

alaşımlarının tümü basma testi sırasında mükemmel süneklik sergilemiş olup 

basma akma dayanımları kemik dokusunun basma akma dayanımından çok daha 

büyüktür. 
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7.4 Çekme Testi 

 TNZ-1, TNZ-2, TNZ-3 ve TNZ-4 alaşımlarına ait çekme testi mühendislik 

gerilme-birim şekil değiştirme grafikleri sırasıyla Şekil 7.23, Şekil 7.24, Şekil 

7.25 ve Şekil 7.26’da verilmiştir. Çekme testi mühendislik gerilme-birim şekil 

değiştirme grafikleri incelendiğinde TNZ alaşımları akma noktasından sonra 

pekleşmeye uğramamıştır.  

 

Şekil 7.23. TNZ-1 alaşımına ait çekme testi gerilme-birim şekil değiştirme eğrisi. 
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Şekil 7.24. TNZ-2 alaşımına ait çekme testi gerilme-birim şekil değiştirme eğrisi. 

 

 

Şekil 7.25. TNZ-3 alaşımına ait çekme testi gerilme-birim şekil değiştirme eğrisi. 
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Şekil 7.26. TNZ-4 alaşımına ait çekme testi gerilme-birim şekil değiştirme eğrisi. 

 Pekleşmenin sebebi olarak plastik deformasyon ile dislokasyon 

yoğunluğunun artması ve dislokasyonların arasındaki mesafenin azalması sonucu 

mevcut dislokasyonların birbirinin hareketini engellemesi belirtilmektedir 

(Callister, 2007). TNZ-1, TNZ-2, TNZ-3 ve TNZ-4 alaşımlarının mikro-sertlik iz 

görüntüleri ve oluşan izlerin etrafındaki plastik deformasyon bölgeleri sırasıyla 

Şekil 7.27, Şekil 7.28, Şekil 7.29 ve Şekil 7.30’da verilmiştir. TNZ alaşımlarına 

ait mikro-sertlik iz bölgelerinin etrafında kesme bantlarının meydana geldiği 

görülmektedir. TNZ alaşımlarına ait mikro-sertlik izlerinin etrafındaki kesme 

bantları Şekil 7.27, 7.28, 7.29 ve 7.30’da oklar yardımı ile gösterilmiştir. Söz 

konusu kesme bantlarının mikro-sertlik iz kenarlarından yayıldıkları 

görülmektedir. Mikro-sertlik izlerinin etrafında herhangi bir çatlak görülmemiştir. 

Mikro-sertlik izlerinin etrafındaki kesme bantlarının oluşumu, TNZ alaşımlarının 

çekme deneyi sonucu elde edilen gerilme-birim şekil değiştirme grafikleri ile 

beraber irdelendiği takdirde Manda ve arkadaşlarının çalışmalarında (Manda et 

al., 2014) belirttikleri “kesme bantları pekleşme üsteli düşük malzemelerde 

görülür” görüşünü desteklemektedir.  Şekil 7.23, 7.24, 7.25 ve 7.26’da görüldüğü 

üzere, TNZ alaşımları geleneksel metalik malzemelerin sergilemiş olduğu 

pekleşme bölgesine sahip değildir.         
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 TNZ alaşımlarının mikro-sertlik izlerinin etrafında görülen kesme 

bantlarının ard arda gelen dalgalı bir forma sahip oldukları görülmektedir. Sertlik 

izi etrafında kesme bantlarının gözlenmesi amorf yapıya sahip metalik cam 

malzemelerinde sıklık ile rastlanılan bir durumdur (Eswar Prasad and Ramamurty, 

2012; Greer et al., 2013; Liu et al., 2010; Mukhopadhyay et al., 2007; Shaz et al., 

2002; Tao et al., 2012; Vincent et al., 2012; Vincent et al., 2015; Xie and George, 

2008; Xu et al., 2014a; Zhang et al., 2011c). Kristal yapıya sahip malzemelerde 

kesme bantlarının gözlenmesi alışıla gelmiş bir durum değildir (Haghighi et al., 

2015; Manda et al., 2014; Prasad et al., 2008). Beta Ti alaşımlarında sertlik testi 

sonrasında kesme bant oluşumuna Haghighi ve arkadaşlarının (Haghighi et al., 

2015), Manda ve arkadaşlarının (Manda et al., 2014) ve Prasad ve arkadaşlarının 

(Prasad et al., 2008) çalışmalarında rastlanılmıştır. Kesme bantlarının oluşumu, 

özellikle pekleşme özelliğine sahip olmayan beta Ti alaşımları için bildirilmiştir 

(Manda et al., 2014).   

 Kesme bantlarına metal plastik olarak şekil değiştirdiğinde meydana gelen 

kesme gerilmeleri sebep olmaktadır (Manda et al., 2014). Sertlik testi sonrasında 

gözlemlenen kesme bantları homojen olmayan deformasyon neticesinde ortaya 

çıkmaktadır (Manda et al., 2014). Plastik deformasyon sırasında hacmin sabit 

kalma ilkesi dikkate alınarak elastik-kusursuz plastik malzemelerde deformasyon 

yığılma mekanizmasıyla gerçekleşir (Ramamurty et al., 2005). Homojen olmayan 

plastik deformasyondan ötürü yığılma oluşumları kesikli bir şekilde oluşmaktadır 

(Ramamurty et al., 2005). 
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Şekil 7.27. TNZ-1 alaşımına ait mikro-sertlik izi etrafında oluşan kesme bantları. 

 

Şekil 7.28. TNZ-2 alaşımına ait mikrosertlik izi etrafında oluşan kesme bantları. 
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Şekil 7.29. TNZ-3 alaşımına ait mikrosertlik izi etrafında oluşan kesme bantları. 

 

Şekil 7.30. TNZ-4 alaşımına ait mikrosertlik izi etrafında oluşan kesme bantları. 

 Şekil 7.31’de TNZ alaşımlarına ait çekme dayanım değerleri verilmiştir.  

TNZ alaşımları içerisinde TNZ-1 alaşımı en yüksek çekme dayanımı değerine 

sahiptir. TNZ alaşımları çekme dayanım değerleri açısından büyükten küçüğe 

doğru TNZ-1>TNZ-2>TNZ-3>TNZ-4 olarak sıralanmaktadır. TNZ alaşımları 

kendi aralarında çekme dayanım değerleri açısından istatistiksel olarak 

değerlendirildiğinde TNZ-1 alaşımı TNZ-3 ve TNZ-4 alaşımlarından anlamlı 

(ρ < 0,05) olarak daha yüksek değere sahiptir. Diğer taraftan TNZ-2 alaşımı TNZ-
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4 alaşımından anlamlı (ρ < 0,05) olarak daha yüksek çekme dayanımı değerine 

sahiptir. TNZ-1, TNZ-2, TNZ-3 ve TNZ-4 alaşımlarına ait çekme dayanımı 

değerleri sırasıyla 839,0 ± 31,8 MPa, 794,0 ± 10,1 MPa, 755,0 ± 28,3 MPa ve 

704,0 ± 49,5 MPa olarak tespit edilmiştir. 

 

Şekil 7.31. TNZ alaşımlarının çekme dayanımları.  

 Şekil 7.32’de TNZ alaşımlarına ait akma dayanımı değerleri verilmiştir.  

TNZ alaşımlarının ortalama akma dayanım değerleri 682 MPa ile 810 MPa 

arasında değişmektedir. TNZ-1 alaşımı en yüksek akma dayanımı değerine 

sahiptir.  TNZ alaşımları akma dayanım değerleri açısından büyükten küçüğe 

doğru TNZ-1>TNZ-2>TNZ-3>TNZ-4 olarak sıralanmaktadır. TNZ alaşımları 

kendi aralarında akma dayanımı açısından istatistiksel olarak değerlendirildiğinde 

TNZ-1 alaşımı TNZ-3 ve TNZ-4 alaşımlarından anlamlı (ρ < 0,05) olarak daha 

yüksek değere sahiptir. Diğer taraftan TNZ-2 alaşımı, TNZ-4 alaşımından anlamlı 

(ρ < 0,05) olarak daha yüksek akma dayanımına sahiptir. TNZ-1, TNZ-2, TNZ-3 

ve TNZ-4 alaşımlarına ait akma dayanımı değerleri sırasıyla 810,0 ± 48,0 MPa, 

782,0 ± 18,8 MPa, 729,0 ± 26,3 MPa ve 682 ± 52,9 MPa olarak hesaplanmıştır. 

TNZ alaşımlarının akma ve çekme dayanımları birbirine çok yakın değerdedir.  
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Şekil 7.32. T NZ alaşımlarının akma dayanımları. 

 TNZ alaşımlarına ait kopma uzaması değerleri Şekil 7.33’de verilmiştir. 

TNZ alaşımlarına ait kopma uzaması değerleri %9,9 ile %14,8 arasında 

değişmektedir. TNZ-1 alaşımı sahip olduğu %14,8 ± 1,6 kopma uzaması değeri 

ile en yüksek kopma uzaması değerine sahiptir. Genellikle döküm Ti alaşımları 

termomekanik olarak işlem görmüş muadilleri ile kopma uzaması açısından 

kıyaslandığında döküm durumda olan Ti alaşımlarının daha düşük kopma 

uzamasına sahip oldukları bilinmektedir (Niinomi, 1998). Ti–12Mo–6Zr–2Fe, Ti–

6Al–7Nb, Ti–15Mo, Ti–13Nb–13Zr ve döküm durumdaki Ti–6Al–4V  

alaşımlarına ait kopma uzaması değerleri sırasıyla %12 (ASTMF1813-13, 2013), 

%10 (ASTMF1295-05, 2005), %12 (ASTMF2066-08, 2008), %15 (ASTMF1713-

08, 2013) ve %8 (ASTMF1108-04, 2004) şeklindedir. TNZ alaşımlarının çekme 

testi ile elde edilen kopma uzaması değerleri bazı Ti alaşımları ile kıyaslandığında 

TNZ alaşımlarının sahip olduğu kopma uzaması değerlerinin ilgili diğer Ti 

alaşımlarına yakın olduğu tespit edilmiştir. TNZ alaşımları kopma uzaması 

değerleri açısından büyükten küçüğe doğru TNZ-1>TNZ-2>TNZ-3>TNZ-4 olarak 

sıralanmaktadır. TNZ alaşımları kendi aralarında kopma uzaması değerleri 

açısından istatistiksel olarak değerlendirildiğinde TNZ-1 alaşımının TNZ-3 ve 

TNZ-4 alaşımlarından anlamlı (ρ < 0,05) olarak daha yüksek değere sahip olduğu 
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bulunmuştur. Bununla birlikte TNZ-2 alaşımı TNZ-4 alaşımından anlamlı (ρ < 

0,05) olarak daha yüksek kopma uzaması değerine sahiptir. TNZ-1, TNZ-2, TNZ-

3 ve TNZ-4 alaşımlarına ait kopma uzaması değerleri sırasıyla 14,8 ± 1,6 (%), 13 

± 1,8 (%), 11,3 ± 1,5 (%) ve 9,9 ± 1,1 (%) olarak bulunmuştur.  

 

Şekil 7.33. TNZ alaşımlarının toplam uzama (%) miktarları. 

 Malzemenin elastik deformasyon halindeyken yükleme ile absorbe ettiği 

enerjiyi yüklemenin kaldırılması ile serbest bırakma kabiliyeti rezilyans olarak 

bilinmekte ve bu özellik rezilyans modülü ya da elastik enerji olarak 

tanımlanmaktadır (Callister, 2007). Akma dayanımı elastik sınır kabul edilerek 

(Callister, 2007) TNZ alaşımlarının elastik enerji değerleri hesaplanmıştır. Şekil 

7.34’de TNZ alaşımlarına ait elastik enerji değerleri verilmiştir. TNZ alaşımları 

içerisinde TNZ-1 alaşımı en yüksek elastik enerji değerine sahiptir. TNZ 

alaşımlarının elastik enerji değerleri büyükten küçüğe doğru TNZ-1>TNZ-

2>TNZ-3>TNZ-4 olarak sıralanmaktadır. TNZ alaşımları kendi aralarında elastik 

enerji değerleri açısından istatistiksel olarak değerlendirildiğinde TNZ-1 

alaşımının TNZ-3 ve TNZ-4 alaşımlarından anlamlı (ρ < 0,05) olarak daha yüksek 

değere sahip olduğu tespit edilmiştir. Diğer taraftan TNZ-2 alaşımı TNZ-4 

alaşımından anlamlı (ρ < 0,05) olarak daha yüksek elastik enerji değerine sahiptir. 

TNZ-1, TNZ-2, TNZ-3 ve TNZ-4 alaşımlarına ait elastik enerji değerleri sırasıyla 
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6,74 ± 0,62 MJ/m
3
, 6,25 ± 0,40 MJ/m

3
, 5,36 ± 0,20 MJ/m

3 
ve 5,02 ± 0,34 MJ/m

3
 

olarak hesaplanmıştır. 

 

Şekil 7.34. TNZ alaşımlarının elastik enerji değerleri. 

 Bir malzemenin deformasyonu sırasında kırılıncaya kadar absorbe ettiği 

enerji miktarı tokluk olarak tanımlanmaktadır (Callister, 2007). Şekil 7.35’de 

TNZ alaşımlarına ait tokluk değerlerini gösteren sütun grafik verilmiştir. TNZ-1 

alaşımı, TNZ alaşımları içerisinde sahip olduğu 112,85 ± 15,97 MJ/m
3
 tokluk 

değeriyle en yüksek tokluk değerine sahiptir. TNZ alaşımlarının sahip olduğu 

tokluk değerleri esas alınarak yürütülen istatistiksel değerlendirme neticesinde 

TNZ-1 alaşımının TNZ-3 ve TNZ-4 alaşımlarından anlamlı (ρ < 0,05) olarak daha 

yüksek değere sahip olduğu tespit edilmiştir. Aynı zamanda TNZ-2 alaşımı TNZ-

4 alaşımından anlamlı (ρ < 0,05) olarak daha yüksek tokluk değerine sahiptir. 

TNZ alaşımlarının sahip olduğu ortalama tokluk değerleri dikkate alınarak bir 

sıralama yapıldığı takdirde tokluk değerleri büyükten küçüğe doğru TNZ-1>TNZ-

2>TNZ-3>TNZ-4 olarak sıralanmaktadır. TNZ-1, TNZ-2, TNZ-3 ve TNZ-4 

alaşımlarına ait tokluk değerleri sırasıyla 112,85 ± 15,97 MJ/m
3
, 93,33 ± 15,15 

MJ/m
3
, 74,73 ± 13,97 MJ/m

3 
ve 60,44 ± 7,71 MJ/m

3
 olarak hesaplanmıştır. 
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Şekil 7.35. TNZ alaşımlarının tokluk değerleri. 

 TNZ alaşımlarına ait elastisite modülü değerleri Şekil 7.36’da verilmiştir. 

TNZ-1, TNZ-2, TNZ-3 ve TNZ-4 alaşımlarına ait elastisite modülü değerleri 

sırasıyla 62,0 ± 3,6 GPa, 65,0 ± 4,2 GPa, 64,0 ± 4,5 GPa ve 63,0 ± 4,2 GPa olarak 

hesaplanmıştır. TNZ alaşımlarının hesaplanan elastisite modülleri arasında 

anlamlı bir fark bulunmamaktadır (ρ> 0,05). 
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Şekil 7.36. TNZ alaşımlarının elastisite modülü değerleri. 

 Ortopedik implant malzemesi olarak kullanılması düşünülen Ti 

alaşımlarının yüksek mekanik dayanıma ve düşük değerde elastisite modülüne 

sahip olması beklenmektedir (Akahori et al., 2005). Ortopedik implant 

malzemelerinin mekanik biyouyumluluk-performansı esneklik katsayısı 

yardımıyla belirlenebilmektedir (Song et al., 1999). Esneklik katsayısının 

hesaplanmasında aşağıdaki formül (Abdel-Hady Gepreel and Niinomi, 2013) 

kullanılmıştır.  

E

ak
                                                                                                       (7.5)   

 Formül 7.5’de δ:  esneklik katsayısını,  σak: akma dayanımını, E: elastisite 

modülünü simgelemektedir. TNZ-1, TNZ-2, TNZ-3 ve TNZ-4 alaşımlarına ait 

esneklik katsayısı değerleri sırasıyla 1,31 (%), 1,20 (%), 1,14 (%) ve 1,08 (%) 

olarak hesaplanmıştır. 

 Çizelge 7.1’de TNZ alaşımlarının ve diğer bazı titanyum alaşımlarının 

mekanik özellikleri verilmiştir. TNZ alaşımları içerisinde TNZ-1 alaşımı %1,31 

değerindeki esneklik katsayısı ile en iyi mekanik performansa sahiptir. TNZ 
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alaşımlarının esneklik katsayısı değerleri Çizelge 7.1’de mekanik özellikleri 

verilen Ti-15Mo (tavlanmış), Ti-6-4 ELI (tavlanmış) ve Tiadyne 1610 

(yaşlandırılmış) alaşımlarından daha yüksektir. Ancak TNZ alaşımlarının çekme 

dayanımları Ti-6-4 ELI (tavlanmış) ve Tiadyne 1610 (yaşlandırılmış) 

alaşımlarından daha düşüktür.  

Çizelge 7.1. TNZ alaşımlarının ve diğer bazı titanyum alaşımlarının mekanik özellikleri. 

 

Ti 

Alaşımları 

Akma 

Dayanımı 

(MPa) 

Çekme 

Dayanımı 

(MPa) 

Elastisite 

Modülü 

(GPa) 

Kopma 

Uzaması 

(%) 

Esneklik 

Katsayısı 

(%) 

 

Referans 

Ti-15Mo 

(Tavlanmış) 
544 874 78 21 0,7 (Wang,1996) 

Ti-6-4 ELI 

(Tavlanmış) 
875 965 110 10-15 0,79 (Wang,1996) 

Tiadyne1610 

(Yaşlandırılmış) 
736 851 81 10 0,91 (Wang,1996) 

TNZ-1 810 ± 48 839 ± 31,8 62 ± 3,6 14,8 ± 1,6 1,31 (Bu çalışma) 

TNZ-2 782 ± 18,8 794 ± 10,1 65 ± 4,2 13 ± 1,8 1,20 (Bu çalışma) 

TNZ-3 729 ± 26,3 755 ± 28,3 64 ± 4,5 11,3 ± 1,5 1,14 (Bu çalışma) 

TNZ-4 682 ± 52,9 704 ± 49,5 63 ± 4,2 9,9 ± 1,1 1,08 (Bu çalışma) 
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7.5 TNZ Alaşımlarının Çekme Testi Sonrasında Kırılma 

Yüzeylerinin İncelenmesi 

 Numunelerin çekme testi sonrasında kırılma yüzeyleri SEM ile 

incelenmiştir. Numunelerin tamamında tipik sünek kırılma yüzeyine ait çukurcuk 

oluşumları gözlenmekle birlikte çukurcuk oluşumlarına klivaj oluşumları da eşlik 

etmektedir. Özellikle TNZ-4 alaşımının kırılma yüzeyi incelendiğinde (Şekil 7.40) 

klivaj oluşumlarının ağırlıkta olduğu görülmektedir. TNZ-1 alaşımında çukurcuk 

oluşum miktarı (Şekil 7.37) TNZ-2 (Şekil 7.38), TNZ-3 (Şekil 7.39) ve TNZ-4 

(Şekil 7.40) alaşımından daha fazladır. Ayrıca TNZ-1 alaşımına ait kırılma 

yüzeyinde gözlemlenen çukurcuk oluşumları diğerleri (TNZ-2, 3 ve 4) ile 

kıyaslandığında daha derin formdadır. Şu çok iyi bilinmektedir ki sünek kırılmaya 

ait yüzeyler daha pürüzlü ve gevrek kırılmaya ait yüzeyler daha düz formda 

olmaktadır. Numunelerin hiçbirinde taneler arası kırılma görülmemiştir. 

 

 

 

 

 

 

 

 



87 

 

 

 

Şekil 7.37. TNZ-1 alaşımına ait çekme testi sonrasında gözlemlenen kırılma yüzeyi a) 500X, b) 

2000X. 

a) 

b) 
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Şekil 7.38. TNZ-2 alaşımına ait çekme testi sonrasında gözlemlenen kırılma yüzeyi a) 758X, b) 

2000X. 

a) 

b) 
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Şekil 7.39. TNZ-3 alaşımına ait çekme testi sonrasında gözlemlenen kırılma yüzeyi a) 750X, b) 

1000X. 

a) 

b) 
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Şekil 7.40. TNZ-4 alaşımına ait çekme testi sonrasında gözlemlenen kırılma yüzeyi a) 1000X; (b) 

1000X. 

7.6 Yoğunluk ve Özgül Dayanım 

 TNZ alaşımlarına ait teorik yoğunluk değerleri hesaplanırken alaşım 

içerisinde yer alan alaşım elementlerinin ağırlıkça oranları ve ilgili alaşım 

elementlerinin yoğunluk değerleri (Ti: 4,54 gr/cm
3
, Nb: 8,57 gr/cm

3 
ve Zr: 6,51 

gr/cm
3
) kullanılmıştır. Çizelge 7.2’de TNZ alaşımlarına ait teorik yoğunluk 

değerleri verilmiştir. Bu çalışmada üretilen TNZ alaşımları içerisinde en yüksek 

a) 

b) 
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yoğunluk değerine TNZ-4 alaşımı (5,972 gr/cm
3
) sahip iken en düşük yoğunluk 

değerine TNZ-1 alaşımı sahiptir (5,939 gr/cm
3
). 

Çizelge 7.2. TNZ alaşımlarına ait yoğunluk değerleri. 

Ti Alaşım Yoğunluk (gr/cm
3
) 

TNZ-1 5,939 

TNZ-2 5,957 

TNZ-3 5,964 

TNZ-4 5,972 

 

 Malzemenin dayanımının yoğunluğuna bölünmesiyle özgül dayanım elde 

edilir. Özgül akma dayanımının hesaplanmasında aşağıdaki formül kullanılmıştır. 




 ak

öa                                                                                                             (7.6)
 

 Formül 7.6’da öa  özgül akma dayanımını, ak  akma dayanımını ve   

yoğunluğu simgelemektedir. Özgül çekme dayanımının hesaplanmasında 

aşağıdaki formül kullanılmıştır. 






ç

öç                                                                                                               (7.7)
 

 Formül 7.7’de öç  özgül çekme dayanımını, ç  çekme dayanımını,   

yoğunluğu simgelemektedir. TNZ-1, TNZ-2, TNZ-3 ve TNZ-4 alaşımlarına ait 

özgül akma dayanımı değerleri sırasıyla 136,4 kN.m/kg, 131,3 kN.m/kg, 122,2 

kN.m/kg ve 114,2 kN.m/kg olarak hesaplanmıştır. TNZ-1, TNZ-2, TNZ-3 ve 

TNZ-4 alaşımlarına ait özgül çekme dayanımı değerleri ise sırasıyla 141,3 

kN.m/kg, 133,3 kN.m/kg, 126,6 kN.m/kg ve 117,9 kN.m/kg olarak 

hesaplanmıştır. Ti-6Al-4V alaşımına ait özgül akma ve özgül çekme dayanımları 

hesaplanırken Ti-6Al-4V (tavlanmış) alaşımının akma dayanımı 875 MPa ve 

çekme dayanımı 965 MPa olarak Wang’ın çalışmasından (Wang, 1996) 

edinilmiştir. Ayrıca Ti-6Al-4V alaşımının yoğunluğu 4,43 gr/cm
3
 olarak ilgili 
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kaynaktan (ASM Aerospace Specification Metals Inc., 2015 ) alınmıştır. Ti-6Al-

4V alaşımı 197, 5 kN.m/kg değerinde özgül akma ve 217,8 kN.m/kg değerinde 

özgül çekme dayanımına sahiptir. Ti-6Al-4V alaşımı sahip olduğu bu değerlerle 

TNZ alaşımlarından daha yüksek özgül dayanıma sahiptir. 

Çizelge 7.3. TNZ alaşımlarına ait özgül dayanım değerleri. 

 

Ti alaşımları 

Özgül Akma 

Dayanımı 

(kN.m/kg) 

Özgül Çekme 

Dayanımı 

(kN.m/kg) 

Ti-6Al-4V (tavlanmış) 197,5 217,8 

TNZ-1 136,4 141,3 

TNZ-2 131,3 133,3 

TNZ-3 122,2 126,6 

TNZ-4 114,2 117,9 

 

7.7 TNZ Alaşımlarının Sitokompatibiliteleri 

 İmplant uygulamalarında osteoblast hücrelerinin implant yüzeyine sağlıklı 

bir şekilde tutunup çoğalmasıyla kemik dokusu ve implant yüzeyi arasında 

doğrudan yapısal bağlantı oluşumu sağlanmaktadır. İmplant malzemelerinin 

sorunsuz bir şekilde kullanılabilmeleri için bu husus oldukça önemlidir (Li et al., 

2009b). Bu bağlamda TNZ alaşımlarının SaOS2 hücreleri kullanılarak in vitro 

sitokompatibiliteleri değerlendirilmiştir. 

 TNZ alaşımlarının yüzeyleri 24 saat sürelik hücre kültürü sonrasında hücre 

morfolojileri açısından incelenmiştir. Şekil 7.41 ve Şekil 7.42’de 24 saat sürelik 

hücre kültürü sonrasında TNZ-2 alaşımına ait farklı büyütmelerde alınmış SEM 

görüntüleri verilmiştir. TNZ-2 alaşımının 24 saatlik hücre kültürü sonrasında disk 

yüzeyine tutunmuş ve çoğalmaya başlamış SaOS2 hücreleri tespit edilmiştir. Bu 

süre sonunda TNZ-2 alaşımının yüzeyindeki SaOS2 hücrelerinin poligonal şekilde 

oluştuğu görülmüştür. Ayrıca SaOS2 hücreleri arasındaki bağlantının oluşmasını 

sağlayan çok sayıda filopodia oluşumunun meydana geldiği görülmüştür. 
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Yüzeyde filopodia oluşumunun gözlenmesi başlangıç hücre tutunmasının ve hücre 

büyümesinin iyi durumda olduğunun göstergesidir (Li et al., 2012c). 

 

Şekil 7.41. 1 günlük hücre kültürü sonrasında TNZ-2 alaşımının yüzeyine tutunmuş SaOS2 

hücrelerinin SEM görüntüsü (105 X). 
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Şekil 7.42. 1 günlük hücre kültürü sonrasında TNZ-2 alaşımının yüzeyine tutunmuş SaOS2 

hücrelerinin SEM görüntüleri a) (3010X), b) (2710X). 

 TNZ alaşımlarının 7 günlük kültürü sonrasında yüzeylerindeki SaOS2 

hücrelerinin SEM görüntüleri Şekil 7.43, Şekil 7.44, Şekil 7.45 ve Şekil 7.46’da 

verilmiştir. İlgili SEM görüntülerinden anlaşılacağı üzere SaOS2 hücreleri TNZ 

alaşımlarının yüzeylerinde iyi bir şekilde büyüme göstermiştir. SaOS2 

hücrelerinin TNZ alaşımlarının yüzeye iyi bir şekilde tutunmuş ve yayılmış 

oldukları görülmektedir. TNZ alaşımlarının yüzeylerine tutunmuş olan SaOS2 

hücreleri morfolojik açıdan herhangi bir farklılığa sahip değildir (Şekil 7.43, 7.44, 

a) 

b) 
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7.45 ve Şekil 7.46). Sağlıksız hücreler yüzeyde iyi şekilde tutunan, dağılan ve 

büyüyen sağlıklı hücrelerden küçülmüş ve kendini çekmiş olan hücre morfolojisi 

ile ayırt edilebilmektedir (Li et al., 2010b). Sağlıksız hücrelere özgü bu morfolojik 

özellik dikkate alındığında alaşımların yüzeylerinde oldukça sağlıklı hücreler 

çoğalmıştır. Alaşımların yüzeylerindeki SaOS2 hücrelerine ait tüm bu görüntüler 

ile hücre adhezyon yoğunluğu değerleri birlikte değerlendirildiğinde TNZ 

alaşımları mükemmel sitokompatibilite sergiledikleri ifade edilebilir.  

 

 

Şekil 7.43. 7 günlük hücre kültürü sonrasında TNZ-1 alaşımının yüzeyine tutunmuş SaOS2 

hücrelerinin SEM görüntüleri a) (221 X), b) (2180 X). 

a) 

b) 
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Şekil 7.44. 7 günlük hücre kültürü sonrasında TNZ-2 alaşımının yüzeyine tutunmuş SaOS2 

hücrelerinin SEM görüntüleri a) 253 X, b) (498 X). 

a) 

b) 
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Şekil 7.45. 7 günlük hücre kültürü sonrasında TNZ-3 alaşımının yüzeyine tutunmuş SaOS2 

hücrelerinin SEM görüntüleri a) (251 X), b) (666 X). 

 

a) 

b) 
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Şekil 7.46. 7 günlük hücre kültürü sonrasında TNZ-4 alaşımının yüzeyine tutunmuş SaOS2 

hücrelerinin SEM görüntüleri (231 X), (763 X). 

 Şekil 7.47’de 7 günlük hücre kültürü sonrasında TNZ alaşımlarına ve ticari 

saflıkta titanyuma ait hücre adhezyon yoğunluğu değerlerini kıyaslayan sütun 

grafik verilmiştir. Bu grafikten de görüldüğü üzere, TNZ alaşımlarına ait hücre 

adhezyon yoğunluğu değeri ticari saflıkta titanyumdan daha yüksektir. TNZ 

alaşımları ve CP-Ti hücre adhezyon yoğunluğu değerleri açısından büyükten 

küçüğe doğru sıralandığında TNZ-4>TNZ-3>TNZ-2>TNZ-1>Cp-Ti şeklindedir. 

Elde edilen bu sonuçlara göre TNZ alaşımları için alaşım içerisindeki Zr 

a) 

a) 
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miktarının artırılıp Nb ve Ti miktarının azaltılması hücre adhezyon yoğunluğu 

değerinin artmasını sağlamıştır.  CP-Ti ile TNZ-1, 2 ve 3 alaşımlarının hücre 

adhezyon yoğunlukları arasında anlamlı farklılık mevcut değildir (ρ > 0,05). 

TNZ-4 alaşımının hücre adhezyon yoğunluğu ticari saflıktaki titanyumdan 

anlamlı  (ρ < 0,05) olarak daha yüksektir. TNZ alaşımlarından en yüksek hücre 

adhezyon yoğunluğu değerine ağırlıkça %40,7 Zr (en yüksek Zr miktarı), %24,8 

Nb (en düşük Nb miktarı) ve %35,5 Ti içeren TNZ-4 alaşımı sahiptir. Söz konusu 

her üç element (Ti, Nb ve Zr) biyolojik olarak biyouyumlu elementlerdir 

(Eisenbarth et al., 2004; Geurtsen, 2002; Yamamoto et al., 1998). 

 

Şekil 7.47. 7 günlük hücre kültürü sonrasında saptanan hücre adhezyon yoğunluk değerleri. 
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8. GENEL SONUÇLAR 

 Bu çalışmada, tamamen biyouyumlu alaşım elementleri kullanılarak 

geleneksel ortopedik implant malzemelerine göre nispeten daha düşük elastisite 

modülüne sahip yeni Ti-Nb-Zr alaşımları geliştirilmiştir. Geliştirilen Ti-Nb-Zr 

alaşımları ile implantasyon uygulanan hastaların implant malzemesinden 

kaynaklanan sorunlar ile karşı karşıya kalma risklerini azaltmak amaçlanmıştır.  

 Ortopedik implant malzemesi olarak kullanılması düşünülen 4 adet yeni 

titanyum alaşımı Ti, Nb ve Zr kullanılarak tasarlanmıştır.  Üretilen TNZ 

alaşımlarının mikroyapısı, mekanik özellikleri (çekme dayanımı, akma dayanımı, 

elastisite modülü, kopma uzaması, esneklik katsayısı, elastik enerji, tokluk, 

basma-akma dayanımı, mikro-sertlik) ve sitokompatibiliteleri birbirleriyle 

kıyaslamalı olarak incelenmiştir. Geliştirilen Ti alaşımları sahip oldukları mekanik 

özellikler ve sitokompatibilite açısından değerlendirildiğinde aday ortopedik 

implant malzemeleridir. Gerçekleştirilen deneyler sonucunda aşağıdaki liste 

halinde verilmiş sonuçlar elde edilmiştir. 

a) XRD analizleri neticesinde TNZ alaşımlarının tamamının β fazı 

piklerine sahip olduğu tespit edilmiştir. 

 

b) TNZ alaşımlarına ait mikro-sertlik değerleri kendi aralarında 

değerlendirildiğinde değerler arasında çok büyük farklılık olmadığı 

tespit edilmiştir. TNZ-1, TNZ-2, TNZ-3 ve TNZ-4 alaşımlarının 

ortalama mikro-sertlik değerleri sırasıyla 241.32 HV, 244.44 HV, 

244.04 HV ve 235.6 HV olarak tespit edilmiştir. 

   

c) TNZ alaşımlarına ait basma-akma dayanımı değerleri 713-751 MPa 

arasında değişmektedir. Basma testi sonunda numunelerde herhangi bir 

kırılma, parçalara ayrılma ve çatlak oluşumu gözlenmemiştir. TNZ 

alaşımları oda sıcaklığında yürütülen basma testi sırasında mükemmel 

süneklik sergilemiştir. 

 

d) TNZ alaşımları 62–65 GPa arasında değişen elastisite modülü değerine 

sahiptir. Ortopedik implant uygulamaları için TNZ alaşımlarının 
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nispeten daha düşük elastisite modülü değerine sahiptir. Bu avantaj, 

ortopedik implant uygulamaları için oldukça önemlidir. 

e) TNZ alaşımları 704–839 MPa arasında değişen ortalama çekme 

dayanımı değerine sahiptir. TNZ alaşımları içerisinde en yüksek 

ortalama çekme dayanımı değerine 839,0 ± 31,8 MPa ‘lık değer ile 

TNZ-1 alaşımı sahipken en düşük ortalama çekme dayanımı değerine 

704,0 ± 49,5 MPa’lık değer ile TNZ-4 alaşımı sahiptir. TNZ 

alaşımlarının ortalama çekme dayanım değerleri açısından büyükten 

küçüğe doğru TNZ-1>TNZ-2>TNZ-3>TNZ-4 olarak sıralandığı tespit 

edilmiştir. 

 

f) TNZ alaşımları 682–810 MPa arasında değişen akma dayanımı 

değerine sahiptir. TNZ alaşımlarının akma dayanım ve çekme dayanım 

değerleri birbirinden farklılık göstermekle birlikte değerleri birbirine 

çok yakındır. TNZ alaşımlarının ortalama akma dayanım değerlerinin 

büyükten küçüğe doğru TNZ-1>TNZ-2>TNZ-3>TNZ-4 olarak 

sıralandığı tespit edilmiştir. TNZ alaşımları içerisinde en yüksek 

ortalama akma dayanımı değerine  810,0 ± 48,0 MPa ‘lık değer ile 

TNZ-1 alaşımı sahipken en düşük ortalama akma dayanımı değerine 

682,0 ± 52,9 MPa’lık değer ile TNZ-4 alaşımı sahiptir. 

 

g) TNZ alaşımları %9,9–%14,8 arasında değişen kopma uzaması 

değerine sahiptir. Döküm işleminden sonra herhangi bir termomekanik 

işleme maruz bırakılmayan TNZ alaşımları ortopedik implant 

malzemeleri için kabul edilebilir düzeyde kopma uzamasına sahiptir. 

Numunelerin çekme testi sonrasında kırılma yüzeyleri incelendiğinde 

kırık yüzeyde bulunan çukurcuklar sünek kırılmanın meydana 

geldiğini göstermiştir. 

 

h) TNZ alaşımlarına ait tokluk değerleri 60,44-112,85 MJ/m
3
 arasındadır. 

TNZ alaşımları içerisinde en yüksek tokluk değerine 112,85 ± 15,97 

MJ/m‘lük değer ile TNZ-1 alaşımı sahipken en düşük tokluk değerine 

60,44 ± 7,71 MJ/m
3
’lük değer ile TNZ-4 alaşımı sahiptir. 
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i) TNZ alaşımlarına ait elastik enerji değerleri 5,02-6,74 MJ/m
3
 arasında 

değişmektedir. TNZ alaşımları içerisinde en yüksek elastik enerji 

değerine TNZ-1 alaşımı sahiptir. TNZ alaşımlarının ortalama elastik 

enerji değerleri büyükten küçüğe doğru TNZ-1>TNZ-2>TNZ-3>TNZ-

4 olarak sıralanmaktadır. 

j) TNZ alaşımları %1,08 ile %1,31 arasında değişen esneklik katsayısına 

sahiptirler. TNZ alaşımları içerisinde %1,31 değerindeki esneklik 

katsayısı ile TNZ-1 alaşımı en yüksek esneklik katsayısına sahiptir. 

Esneklik katsayısı daha yüksek olan TNZ-1 alaşımı bu çalışma 

kapsamında geliştirilen diğer TNZ alaşımlarından daha iyi mekanik 

performans sergilemiştir.   

 

k) TNZ alaşımlarının teorik yoğunluk değerleri 5,94-5,97 gr/cm
3
,
 
özgül 

akma dayanımları 114,2-136,4 kN.m/kg ve özgül çekme dayanımları 

117,9-141,3 kN.m/kg arasındadır. TNZ alaşımlarının özgül çekme ve 

akma dayanımları büyükten küçüğe doğru TNZ-1>TNZ-2>TNZ-

3>TNZ-4 olarak sıralanmaktadır. TNZ alaşımlarının yoğunluk 

değerleri ise büyükten küçüğe doğru TNZ-4>TNZ-3>TNZ-2>TNZ-1 

olarak sıralanmaktadır. 

 

l) TNZ-1, TNZ-2 ve TNZ-3 alaşımlarının belirgin deformasyon 

yumuşaması bölgesine sahip oldukları ve geleneksel metalik 

malzemelerin oda sıcaklığında sergilemiş oldukları basma testi 

davranışından farklı bir davranış gösterdikleri tespit edilmiştir. Ayrıca 

mikro-sertlik iz görüntüleri incelendiğinde izlerin etrafında geleneksel 

metalik malzemelerde görülmeyen kesme bandı oluşumunun var 

olduğu tespit edilmiştir. Söz konusu deformasyon yumuşamasına ve 

kesme bandı oluşumuna sebep olan mekanizmaların daha sonraki 

çalışmalarda ortaya konulması önemli bir gereksinimdir. 

 

m) TNZ alaşımları mükemmel sitokompatibiliteye sahiptir. 
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