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국문초록

SelectiveLaserSintering법으로 제조한

다공성 티타늄 임플란트에서 기공도가

기계적 특성에 미치는 영향

서울대학교 대학원 치의과학과 치과생체재료과학 전공

(지도교수 임 범 순)

오 윤 정

티타늄과 티타늄 합금은 기계적 강도,생체적합성 및 부식저항성 등

이 우수하여 적절한 임플란트용 소재로 사용되고 있다.그러나 티타늄과

골 조직의 기계적 특성 차이는 임플란트 예후에 영향을 줄 수 있다.티

타늄과 골조직간 탄성계수 차이는 임플란트와 골계면에서 골흡수를 유

발하고,응력 차폐로 인해 임플란트의 풀림을 초래할 수도 있다.최근 연

구들에서는 티타늄 임플란트의 기공도를 증가시켜 탄성계수를 감소시킴

으로써 응력차폐에 따른 문제를 해결할 수 있으며,기공을 통한 체액 이

동이 촉진되어 다공성 티타늄 내부로 골 성장을 유도할 수 있어 골 유착

에도 도움이 될 수 있다고 한다.본 논문에서는 selectivelasersintering

(SLS)법으로 제작한 다공성 티타늄 임플란트의 기공도가 임플란트의 기

계적 특성에 주는 영향을 알아보고자 하였다.

다섯가지(0,10,20,30및 40%)기공도를 가지는 원통형(지름 6㎜

×높이 15㎜)의 3D 프린팅 시편을 SLS법으로 Ti-6Al-4V 합금 분말을



사용하여 제작하였다.중심부에 지름 1㎜ 코어를 형성하지 않은 EXP1

실험군과 코어를 형성한 EXP2실험군으로 분류하여 각 기공도 실험군

당 20개씩의 시편을 준비하였다.다공성 시편을 대상으로 밀도 측정,

micro-CT 스캔 및 SEM 분석을 통하여 미세구조를 분석하고,만능시험

기로 기공도가 다공성 티타늄 임플란트의 기계적 특성에 주는 영향을 평

가하였고,ANOVA(α=0.05),Tukeymultiplecomparisonstest(WINKS

4.62)및 Weibull분석을 실시하여 다음과 같은 결과를 얻었다.

1.다공성 티타늄에서 기공도가 증가될수록 폐쇄 기공(closedpore)이 증

가하여 시편의 밀도는 감소하는 양상을 보였다.

2.micro-CT분석 결과 시편 내부와 외부에서 제조 공정상의 결함을 볼

수 있었으며,이러한 제조상의 결함이 기계적 특성 평가에서 큰 편차

의 원인으로 생각된다.

3.3D 프린팅으로 제작한 다공성 티타늄 시편의 연신율 (ductility)은 기

공도가 증가할수록 유의하게 감소하였다.본 연구에서 사용한 다공성

구조체에서 중심부 코어 유‧무는 물성에 유의한 영향을 주지 않았다.

4.10% 기공도 실험군에서 전단압축강도는 50% 정도 감소하였으며,기

공도 30%와 40% 실험군에서 기공도의 증가는 전단압축강도에 유의

한 영향을 주지 않았다.

5.다공성 티타늄 시편에서 충분히 감소된 탄성계수를 얻기 위해서는 30

% 이상의 기공도가 필요한 것으로 보였다.

KeyWords:3D프린팅,레이저선택소결(SLS),다공성 티타늄 임플란트,

기공도,기계적 특성
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Ⅰ.서 론

티타늄 및 티타늄 합금은 기계적 특성,부식 저항성 및 생체적합성이

우수하여 치과용 임플란트 재료로 주로 사용되고 있다(Niinomi등,2012).

이전 연구에서는 골-임플란트 계면에서 응력 전달,응력 집중 및 낮은

결합력 등의 문제를 해결하기 위하여 대부분 티타늄 임플란트의 나사형

상과 구조 및 표면처리 등에 관한 연구에만 집중하였다(Faegh와 Müftü,

2010).그러나 티타늄 임플란트의 기계적 특성이 치조골의 기계적 특성과

상이하기 때문에 실제 임상 적용 시 문제가 될 수도 있다.골의 탄성계수

는 30GPa이하로 티타늄의 110GPa보다 매우 낮은 값을 갖는다(Abdel-

HadyGepreel과 Niinomi,2013;Niinomi,2008).이러한 탄성계수의 부조

화는 골-임플란트 계면에서 응력 차폐 (stressshielding)를 유발하여 부

적절한 응력 분포를 초래하기 때문에 골 유착과 재생을 억제할 뿐 아니

라 골흡수를 일으켜서 식립된 임플란트의 풀림(loosening)현상 등이 초

래될 수 있다고 하였다(Moyen등,1978;Oh등,2003;Li등,2015).

티타늄 임플란트의 탄성계수를 감소시키기 위한 연구는 크게 2가지

방향으로 진행되었다.첫 번째는 티타늄에 Nb,Zr및 Sn원소 등을 추

가하여 β-상 구조를 갖는 β-티타늄 합금을 만들어 탄성계수를 낮추려고

하였다(Nie등,2014;Zhao등,2013).두 번째 방법으로 골과 유사한 다

공성 (porous)구조를 가지는 다공성 티타늄 구조체를 제작하여 탄성계

수를 낮추려고 하였다(Krishna등,2007;Rao등,2014;Ryan등,2008;

Sallica-Leva등,2013).다공성 티타늄 임플란트에서 기공도(porosity)를

증가시켜 탄성계수를 감소시키면 응력차폐 문제를 해결할 수 있을 것으

로 기대하였다(He등,2012).또한 다공성 티타늄 임플란트 내부에서 체

액이 원활하게 이동할 수 있고,기공 공간으로 골 성장(bonein-growth)

이 가능하고 골-임플란트 결합력이 증가되어 임플란트 고정이 향상될 수

있다고 하였다(Karageorgiou와 Kaplan,2005;Ryan등,2006).이와 같이

기공의 특성(기공도,기공의 형상,크기 및 분포 등)은 다공성 생체재료

의 기계적 적합성과 생체적합성에 중요한 역할을 한다.특히 기공도는



- 3 -

다공성 구조체의 특성에 큰 영향을 주는데,Gibson-Ashbymodel에 따

르면 치과용 임플란트의 주요 요구특성인 탄성계수와 항복강도는 기공도

와 밀접한 상관관계가 있다고 하였다(Gibson과 Ashby,1997).

다공성 금속 구조물 제작을 위한 기존 방법으로 liquidmetallurgy법,

분말 야금학을 이용한 solidstatefoaming법,liquidmetals에 가스를 주

입하는 가스 주입법,금속 분말에 결합제 (bindingagent)또는 발포제

(foamingagent)를 혼합한 후 baking또는 sintering하는 방법 등이 적용

되었다(Jha등,2013).특히,다공성 티타늄 구조체 제작에는 기공에 채

워진 아르곤 가스의 팽창을 이용한 solid-statefoaming법,polymeric

foam replication법 및 powderpreform 소결법 등 다양한 방법이 적용되

었지만(Oh등,2003),구조체의 외관과 기공구조 등을 적절하게 조절하

기 어려운 문제가 있었다.최근에는 기공구조를 다양하게 조절하여 맞춤

형 다공성 티타늄 구조체 제작이 가능한 3D프린팅법을 적용하고 있으며,

electron-beam melting(EBM),selectivelasermelting/sintering(SLM/

SLS),laserengineerednetshaping(LENS)등을 적용한 연구 결과가 발

표되고 있다(Heinl등,2008;Mullen등,2009;Traini등,2008;Murr등,

2010;Parthasarathy등,2010;Bandyopadhyay등,2010;Parthasarathy

등,2011;ArabnejadKhanoki와 Pasini,2013;deWild등,2013).이러한

3D프린팅법을 적용하면 위상(topology),기공도,기공의 모양과 크기 및

기공의 상호 연결정도(interconnectivity)등의 조절이 가능하여 최종 성

능에 맞는 최적의 다공성 구조를 제작할 수 있다 (Khoda 등,2011;

Sobral등,2011).

Warnke등(2009)은 SLM법으로 제작한 다공성 Ti-6Al-4V 스캐폴드

를 평가함으로서 기공 크기가 골 조직의 성장,스캐폴드의 생체적합성

및 압축 특성 등에 주는 영향 등을 연구하였다.Heinl등(2008)과 Li등

(2009)은 cp-Ti와 Ti-6Al-4V 합금을 selectiveelectronbeam melting

(SEBM)법으로 제작한 다공성 구조체를 평가한 결과 사람의 골 조직과

유사한 탄성계수와 압축강도를 가지는 다공성 구조체 재현 가능성을 확

인하였다.Murr등 (2010;2011)은 EBM법으로 Ti-6Al-4V 합금을 이용
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한 다공질 메쉬와 발포체를 제작하여 미세구조와 탄성계수의 상관성을

평가한 결과,상대 탄성계수(E/E0)와 상대 밀도(ρ/ρ0)의 관계는 Gibson-

Ashby모델에 적합하였다고 하였다.

다공성 구조의 기계적 특성은 다공성 구조의 기공도와 밀접한 상관관

계가 있기 때문에 (Parthasarathy등,2010;Cheng등,2012)우수한 기

계적 특성을 가지는 적절한 다공성 구조체 설계는 최근 임플란트 연구에

서 중요한 주제가 되고 있다.기공의 분율,크기,형상 및 분포 등은 다

공성 구조체의 기계적 특성에 영향을 미치며,전체 기공도가 낮을수록

높은 기계적 특성을 보이고,기공도가 높을수록 투과성 (permeability)은

증가한다.Imwinkelried(2007)는 space-holder법으로 제조한 다공성 티타

늄의 정적 압축,굽힘,비틀림 및 반복 하중 등에 의한 기계적 특성을 비

교 평가한 결과 50–80% 기공도를 갖는 다공성 티타늄이 사람의 골과

유사한 기계적 특성을 보인다고 발표하였다.Rao등(2014)은 다공성 Ti-

Nb-Zr합금의 비커스 표면경도와 압축 특성을 평가한 결과 이러한 기계

적 특성은 기공도에 영향을 받는다고 보고하였다.

Otsuki등(2006)은 임플란트 내부로 골이 성장해 들어가기 위하여는

기공들이 서로 연결되어야 한다고 하며 micro-CT로 2가지 기공도 (50

%,70%)와 2가지 기공 크기(250-500㎛,500-1500㎛)를 가지는 시편을

대상으로 골 성장에 미치는 영향을 비교하였고,Xue등(2007)은 레이저

를 이용하여 제조한 다공성 티타늄 구조체의 생체적합성을 평가하였다.

Bragdon등 (2004),Heinl등 (2008),Levine(2008),Bandyopadhyay등

(2010),Fukuda등(2011)및 Jing(2015)등은 다공성 티타늄 구조체에서

최적의 세포 성장을 유도할 수 있는 기공의 크기와 기공도에 관한 연구

결과를 발표하였다.

다공성 임플란트의 생체적합성과 골 성장이 기공의 크기 및 기공도에

영향을 받는다는 것은 잘 알려져 있지만,3D 프린팅 법에 의해 조절한

다양한 범위의 기공도가 기계적 특성에 주는 영향을 평가한 연구는 많지

않은 상황이다.본 논문에서는 기공도를 0%,10%,20%,30% 및 40%

의 표본을 selectivelasersintering(SLS)법을 적용하여 제작한 다공성
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티타늄 임플란트의 기계적 특성을 평가하여 기공도가 기계적 특성에 주

는 영향을 알아보고자 하였다.
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Ⅱ.문헌 고찰

1)다공성 티타늄(poroustitanium)제작

최근 다공성 티타늄에 관한 많은 연구들이 발표되고 있는데,특히 제

조 공정 (He등,2012;Yook등,2012),기계적 특성의 적합성 (Ahmadi

등,2014;Sallica-Leva등,2013),표면 변화(Takemoto등,2006)및 생

체적합성 (Fukuda등,2011;Xue등,2007)등에 관한 주제에 집중되고

있다.사람의 골과 적합한 기계적 특성을 가지는 의료용 다공성 금속 구

조체 제작을 위하여 powdersintering법 (Li등,2012),freezecasting법

(Jung등,2013),space-holder법 (Jha등,2013),3D fiberdeposition법

(Li등,2007),gel-casting법(Erk등,2008),self-propagating고온 합성법

(Chung등,2004)및 3D 프린팅 법 (Campoli등,2013;Heinl등,2008;

Mullen등,2009;vanBael등,2012)등의 다양한 제조 공정을 적용한

연구가 발표되었다.

일반적으로 재래식 분말 소결 방법이 의료용 다공성 티타늄 구조체

제작에 사용되었지만 (Kenzo등,1985;Pillar,1998;Wen등,2001;Oh

등,2003),제작된 다공성 구조체들은 높은 취성(brittle)을 보이고,낮은

응력에서도 균열이 쉽게 전달되는 단점이 관찰되었으며,기계적 및 생물

학적 특성에 영향을 줄 수 있는 기공의 크기,모양,함량 및 분포 등을

임의로 조절하기 어렵다는 문제도 제기되었다.또한,발포제 또는 용융

금속을 사용하는 경우에는 불순물에 의한 오염과 형상 및 기공 조절 등

이 어려워서 실제 적용이 매우 제한적일 수 있다고 한다(Ryan등,2006;

Kenzo등,1985;Wen등,2001;Oh등,2003).다공성 임플란트 표면을

형성하기 위하여 티타늄 분말 또는 티타늄 fiber소결,플라스마 용사 코

팅 (plasmaspraycoating)및 기공-금속 복합체 등의 방법이 소개되었

지만(Pillar,1987),임플란트의 다공성 표면은 응력 집중과 고온에서 소

결 처리하는 동안 표면이 오염되어 기계적 특성이 감소될 수 있는 문제

가 제기되었다(Oh등,2003).
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Wen등 (2001)은 분말 소결법으로 78% 기공도를 가지는 티타늄 발

포체를 제작할 수 있다고 하였는데,분말 소결법으로는 기공의 크기와

모양을 조절할 수 없는 문제가 있다.또한 소결된 발포체는 높은 취성을

보이고,반복 응력과 낮은 응력에서도 쉽게 균열이 전달되어 파괴될 수

있다.발포제를 이용하는 solid-statesintering법 또는 moltenmetal법도

불순물 함입에 의한 오염,초기 분말 소재 형상의 제한 및 기공 조절이

불가능하다는 문제점이 제기되었다.이러한 이유 때문에 의료용 구조물

에 적용하기 위해서 고 순도의 금속으로 일정한 기공도를 형성할 수 있

는 특별한 제조공정이 요구된다고 하였다(Ryan등,2006).

Freezecasting법과 3D 프린팅법으로 elongated기공들을 가지는 다

공성 티타늄 구조체를 제작하여 비교한 연구에서 freezecasting법을 적

용하면 elongated기공들을 쉽게 형성시킬 수 있지만 제조된 다공성 티

타늄 구조체는 산소 함량이 높고 기계적 특성이 낮은 문제가 있을 수 있

다고 하였다(Chino와 Dunand,2008).Yook등(2009)은 freezecasting법

으로 골과 유사한 압축강도를 갖는 다공성 구조체를 제작할 수 있지만,

7일이 소요되는 장기간의 제조공정을 통해서도 300㎛ 이상의 기공을 형

성하기 어렵다고 하였으며,기공 크기를 증가시키기 위하여 spaceholder

법을 적용한 경우에는 제작된 구조체의 기계적 특성이 사람의 골보다 낮

을 수 있다고 하였다(Niu등,2009).Space-holder법으로 제작한 다공성

티타늄 구조체를 micro-CT로 분석한 결과 크기가 200-500㎛ 범위인

기공들이 분산되어 존재하는 것이 관찰되었다고 하였다 (Wen등,2001;

Otsuki등,2006).그러나 freezecasting법과 spaceholder법을 적용하는

대부분의 경우 기공이 불규칙적으로 분포되기 때문에 기공의 분포 등을

특별하게 조절할 필요가 있는 경우에는 3D프린팅법 적용이 효과적이라

고 한다.

2)3D프린팅

3D 프린팅은 적층제조 (AM;additivemanufacturing),쾌속조형 (RP;
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rapidprototyping),적층조형(LM;layeredmanufacturing),자유형상조형

(SFF;solidfreeform fabrication)등의 용어로도 통용되고 있다.ASTM

F42(AdditiveManufacturing)에서 3D프린팅을 정식으로 정의하였으며,

ISO TC-261(AdditiveManufacturing)과 함께 공동으로 3D 프린팅 관

련 국제 표준화를 추진하고 있다.현재 ASTM,ISO및 산업계 등에서는

AdditiveManufacturing(AM)을 3D 프린팅의 표준용어로 공식적으로

사용하고 있다(Parthasarathy등,2011).

3D프린팅법은 제품의 다자인에 대한 제한이 거의 없어서 항공 산업

또는 생명공학 분야에서 제품의 성능 개선뿐 아니라 제품의 무게를 감량

을 위하여 적용하고 있는데,가상 모델에서 별도의 생산 설비 없이 제품

을 생산할 수 있어서 빈번한 제품 수정을 포함한 개발 기간과 비용을 획

기적으로 줄일 수 있다.또한,다양한 소재를 연속적으로 적층할 수 있어

서 추가의 접착공정이 필요하지 않으며,수요 분야의 복잡한 요구사항을

완벽하게 충족시킬 수 있는 장점이 있다.현재까지 레이저 적층제조법을

적용하는 대표적인 분야로 항공기 부품,의료용 및 치과용 임플란트 등

이 있는데,모두 대량 생산이 필요하지 않다는 주목할 만한 공통점이 있

다.

재래식 화학공학을 기반으로 하는 다공성 구조체 제작법과 비교하여

3D프린팅 제작법은 크게 두 가지 장점이 있다.첫 번째는 임상에서 사

용되는 computertomography(CT),magneticresonanceimaging(MRI)

등과 같은 의료영상 기반의 이미지를 그대로 사용하여 의도하는 인체 조

직 형상에 맞는 구조체 제작이 가능하다는 점이다.이를 통해 3D프린팅

의 근본적인 특징인 디지털 CAD데이터 기반 개인 맞춤형 구조체 제작

이 가능하다는 점이다.두 번째는 3D프린팅이 단위 형상을 적층하여 제

작하는 방식이므로 다공성 구조의 내부 형상 및 내부 공극까지도 제어가

가능하여 공극간의 완전한 상호연결성을 확보할 수 있어서 다공성 구조

체에서 인접 세포가 내부로 증식과 성장을 유도할 수 있으며,외부 배양

액으로부터의 영양분,산소의 공급 및 세포가 방출하는 각종 부산물의

배출 등을 원활히 이루어지게 할 수 있다는 장점이 있다.
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2000년 전‧후로 fuseddepositionmodeling(FDM)법에 열가소성 생체

적합 고분자를 적용하여 조직공학용 스캐폴드를 직접 제작하는 3D프린

팅 바이오 조형법 적용이 시작되었다(Zein등,2002).이러한 3D프린팅

활용은 조직공학용 스캐폴드 외에도 맞춤형 의족,치과용 보철물,인공혈

관 및 바이오칩 제작 등으로 빠르게 확대되고 있다 (Wohler,2013).3D

프린팅을 의료용 구조체 제작에 적용하는 경우 가공성과 기능성을 동시

에 만족시킬 수 있는 구조체 제작을 위하여 사용하는 소재와 제조 공정

을 복합적으로 고려하여야 한다.즉,생체의료 분야에 적용하기 위하여

생체 조직 또는 세포 수준에서의 소재 뿐 아니라 구조적 특성 연구가 필

수적이다.기존 생산제조 기술과 비교하여 3D 프린팅 기술은 내부와 외

부 구조가 복잡한 3차원 형상을 비교적 간단하게 제작할 수 있는 장점

이 있는데,이러한 제조 기술상의 특성은 생명공학 분야에서 그 활용 가

치를 높게 평가받고 있다.사람의 체내 조직 및 장기는 개인마다 그 형

상이 조금씩 상이하므로 개인 맞춤형 의료기기 핵심 제조 기술로서 3D

프린팅은 매우 중요한 역할을 할 수 있다.3D프린팅은 적층 방식과 제

조에 활용 가능한 재료에 따라 다양한 기술로 분류할 수 있다(Fig.1)

Fig.1.AM technologyclassification(ASTM F42,ISOTC-261).
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2-1)적층 방식에 따른 분류

Materialextrusion법은 필라멘트 형상의 열가소성 폴리머를 용융시켜

노즐로 사출하여 적층하는 제작 방식이고,VatPhoto-polymerization법

은 감광성 액상 소재를 얇은 층으로 만든 후 레이저 또는 자외선을 조사

하여 감광성 소재를 경화시켜 만드는 Stereolithography(SL)법과 유사한

방식이다.Materialletting법은 잉크젯 프린터 헤드를 사용하여 증착하는

방식이며,Binderjetting법은 액상의 바인더 장치가 분말 재료 위에 선

택적으로 증착하며 제품을 제작하는 방식이다.

PowderBedFusion(PBF)법은 분말 탱크 내에 열을 가하여 적층하

는 방식으로 주로 레이저 또는 전자빔을 이용하며 금속과 세라믹 소재가

많이 사용된다.DirectEnergyDeposition(DED)법은 주로 레이저를 사

용하는데,집속된 레이저에 분말을 분사하여 상부로 적층하며 제작하는

방식이다.Sheetlamination법은 기존의 적층방식과는 상이하게 종이를

쌓아 만드는 방식이다.종이뿐 아니라 폴리머 또는 금속 필름을 적용하

여 제작이 가능하며 적층 제품의 상층부 위에 얇은 필름을 올리고 필름

아래 접착제를 바르거나,올리는 과정에서 접착제를 첨가하며 제품을 제

조하는 방식이다.또한 최근에는 이러한 방법을 복합적으로 적용하는

Hybrid방식이 추가되었다.

3D프린팅 기술이 다양한 만큼 적용방법에 따라 제작 방식이 다르고,

적층하는 방향에 따라 기계적 특성이 영향을 받을 수 있다.박 등(2015)

은 stereolithography apparatus(SLA),FDM,SLS,threedimensional

printing(3DP)및 laminatedobjectmanufacturing(LOM)등 5종의 3D

프린팅 장비를 이용하여 제조사에서 추천하는 표준설정으로 시편을 제작

하였고 3D프린터 방식의 적층방향에 따른 기계적 특성을 비교하였다.

2-2)사용 소재에 따른 분류

3D프린팅은 사용하는 소재의 형태에 따라 액체,분말 및 고체 기반

방식 등으로 분류할 수도 있다(문,2013).액체 기반 방식은 주로 액상의
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폴리머를 물체의 형상을 따라 한 층씩 쌓은 후 광-중합시키는 방식으로

제품을 제작한다.가장 먼저 상용화된 대표적인 액체 기반 3D프린팅법

은 Stereolithography법이며,이외의 액체 소재 기반 방식으로는 InkJet

Printing과 JettedPhoto-polymer법이 있다.액체 기반 3D 프린팅 법은

대부분 원래의 형상에 근접하는 정확한 조형이 가능하다는 장점이 있으

나,경화된 폴리머 소재의 내구성이 부족한 문제가 있다.

분말 기반 방식은 폴리머 또는 금속 분말 소재를 용해시키거나 소결

시켜서 제품을 제작한다.분말을 소재로 하는 3D 프린팅 법으로는 SLS

법,DMLS법 및 3DP법 등이 있다.분말 기반 3D프린팅법은 폴리머,금

속 및 세라믹까지 다양한 소재를 사용할 수 있으며,액상 소재로 제작한

제품보다 견고한 장점이 있다.

고체 기반 3D프린팅방식은 주로 고체 상태의 소재를 가공하여 제작

하는데,소재의 가공 형태에 따라 다양한 방식이 있다.LOM 방식은 종

이(sheet)형태의 필름형 소재를 한 장씩 쌓고 물체의 형상대로 깎아나

가는 방식이다.FDM 방식은 와이어형 소재를 용융시켜 한 층씩 쌓아

가며 제작하는데,액체 또는 분말 기반 방식과 유사한 방식이다.

3)3D프린팅 방식

3-1)InkJet

미국 MIT에서 최초로 개발하여 상용화한 방식으로 잉크젯 프린터

헤드를 이용하여 제품을 제작한다.프린터 헤드로 바인더를 분사시켜서

녹말,석고 및 모래 등의 분말 소재를 적층하는데,다양한 색상 지원이

가능하며 빠르게 제품을 제작할 수 있는 장점이 있다.그러나 완성된 제

품의 강도가 약해서 기능성 시험에 사용하기에는 적절하지 않고,완성품

의 표면도 많이 거칠어서 주로 디자인 확인용으로 사용되고 있다 (백,

2015).

3-2)FDM
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필라멘트 유형의 재료를 용융 헤드로 분출하여 적층시키는 방식으로

매우 간단한 구조를 가지고 있다.용융 헤드는 X축과 Y축 방향으로 이

동하고,플레이트는 Z축 방향으로 이동하면서 3차원 적층이 진행된다.

미국 Stratasys사가 개발하였는데,현재 개인용 3D 프린터로 가장 많이

사용되고 있는 가장 보편적인 방식이라고 할 수 있다.적용 소재로 주로

acrylonitrilebutadienestyrene(ABS)가 사용되며,polycarbonate(PC),

PC-ABS,polyphenylsulfone(PPSF)및 polyetherimide계 ULTEM 등의

고강도 폴리머를 사용할 수도 있다.특히,polylacticacid(PLA)등과 같

은 용융점이 낮은 소재는 개인용 3D프린터에 많이 사용되고 있다.완성

된 제품은 높은 강도와 내열성을 가지고 있으나,제품의 표면이 다소 거

칠다는 단점이 있다.

3-3)PolyJet

광-경화성 액상 소재를 헤드로 분출하고,분출된 소재를 자외선 램프

로 경화시켜서 제작하는 방식이다.주로 아크릴 계열의 폴리머가 사용되

며,다양한 소재를 적용할 수 있는 장점이 있다.단일 재료로는 경질 재

료와 연질 재료가 있으며,소재를 혼합하여 다양한 강도를 가지는 제품

제작이 가능하다.대부분 적층 두께가 얇아서 표면이 비교적 매끈한 장

점이 있다.또한 연질의 소재를 적용하는 경우 다른 3D프린팅 방식으로

는 구현하기 어려운 특수 제품 제작에 사용하기도 한다.최근에는 색상

조절이 가능한 소재가 출시되어 다양한 분야에서 적용되고 있다.

3-4)SLA

저전력/고밀도의 UV 레이저로 액상 폴리머 소재를 경화시켜 제작하

는 방식인데,최초로 소개된 3D프린팅 기술로서 전 세계적으로 가장 많

이 사용되었다.써포트 재료가 별도로 필요하지 않고 제품 자체 기둥이

써포트 역할을 할 수 있기 때문에 미세한 형상 구현이 가능하며,sharp

edge의 형상 구현에 적절한 방식이다.그러나 고가의 장비와 레이저 유

지 보수비용 등의 이유로 최근에는 많이 사용되지 않고 있으며,대형 장
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비 제작 등과 같은 특정 분야에만 적용되고 있다.아크릴 또는 아크릴

계열 등 다양한 폴리머 소재가 출시되고 있지만 광-경화성 소재의 한계

로 인하여 적용 분야가 제한적이다.

3-5)DigitalLightingProcess(DLP)

백만 개 이상의 작은 거울이 반사하는 빛으로 광-경화성 폴리머 소

재를 경화시키는 방식이다.우수한 미세형상 능력이 있으나,크기가 증가

될수록 해상도(resolution)가 감소되면서 치수 정밀도가 감소되는 문제가

있을 수 있다.

3-6)ElectronBeam Melting(EBM)

진공상태에서 전자빔 (electronbeam)을 이용한 적층방법으로 정밀도

가 높은 고밀도 금속 제품을 제작할 수 있다.텅스텐 또는 LaB6재질의

필라멘트에 전류가 인가되면 약 2,000°C 정도까지 가열되며,가열된 전

자는 anode와의 전위차에 의해 60kV로 가속이 되고 전자기 렌즈에 의

해 생성된 전자빔이 제어되어 분말까지 도달하게 된다.EBM에 사용되

는 전자빔의 에너지 밀도는 약 106kW/㎠이다.

전자빔을 이용하는 방법은 레이저 자체가 열원이 되는 레이저를 이용

한 방법과는 에너지 전달방법이 다르다.60kV로 가속된 전자들이 분말

과 접촉하면 전자의 운동에너지가 열에너지로 변환되어 분말을 용융시키

는데,용융되기 전 분말의 가 결합 상태를 유지할 예비가열(preheat)공

정이 필수적이다.따라서 분말이 용융되기 전 분말의 표면만 얇게 용융

시켜 분말을 가 결합시키는 과정이 진행되고,이후 분말을 용융시키는

과정으로 전체 공정은 구성된다.또한 전자의 전기적 성질 때문에 하전

된 전자를 제거할 수 있는 접지가 반드시 필요하며 접지되지 않은 경우

전체 공정이 실패하게 되는 주요 원인이 될 수 있기 때문에 접지는

EBM법에서 중요한 공정 변수가 된다.현재 EBM법의 용도는 티타늄 또

는 코발트-크롬 합금 등과 같은 소재로 제한되어 있어서 항공 산업 등

의 특수 산업 분야와 의료 분야 등에만 선별적으로 적용되고 있다.
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3-7)SelectiveLaserMelting/Sintering(SLM/SLS)

PBF방식 중 가장 널리 사용되는 방식으로 레이저에서 발생한 열이

분말을 용융시키고,용융된 분말은 서로 밀착하여 응고되는 과정을 반복

하며 제품이 제작된다.이 방식은 나일론과 같은 폴리머,금속 및 세라믹

등 다양한 소재를 사용할 수 있는 장점이 있다.용융되지 않는 분말이

써포트 역할을 하는데,최근 금속 분말을 이용하는 사례가 크게 증가되

고 있는 추세이다.

금속 분말을 소결하는 방식이 아닌 직접 용융시키는 방식으로 제작하

기도 한다.직접 용융법은 제작 속도가 빠르고,대량 생산이 가능하며 다

품종 소량 생산에도 직접 적용이 가능하다.그러나 예열과 냉각 과정을

반드시 거쳐야 하는 번거로움이 있으며,표면이 다소 거칠고 치수의 안

정성 면에서 일관성이 부족한 문제가 있다.레이저는 전자빔과는 다르게

레이저 자체가 열원으로 작용하고 대기나 가스에 의해 회절되지 않기 때

문에 EBM법과 같은 제작 공정상의 진공이 요구되지 않는다.또한 레이

저가 분말에 조사되면 레이저 에너지가 분말에 그대로 흡수되기 때문에

접지나 가 결합 과정이 필요하지 않지만,레이저 조사 시 산화 또는 분

말의 이동을 최소화하기 위하여 불활성 가스 환경에서 제작 공정을 수행

해야 한다.금속 소재의 경우 고부가가치 부품생산에 주로 적용되고 있

는데,재래식 방법으로는 제작이 불가능한 부품 내부가 비어있는 경량의

금속부품을 생산할 수 있어 항공기 부품 산업에 사용되고 있다.또한,

cp-Ti(grade2),Ti-6Al-4V(grade5)와 Ti-6Al-4V ELI(grade23),코

발트-크롬 합금(ASTM F75)및 스테인리스 강 등의 금속 분말로 의료

용 3D프린팅 구조체 제작에 사용되고 있다.

3-8)Laser-aidedDirectMetalTooling(DMT)

PBF방식인 DMT법은 고출력 레이저를 금속 표면에 국부적으로 조

사하여 순간적으로 금속이 용융된 풀(meltpool)을 형성시킨 다음 이 용

융 풀 내부로 정밀하게 제어되어진 금속 분말을 공급함으로써 금속 분말

이 용융된 풀 내부에서 완전용융과 급속응고 과정을 거치면서 최종 제품
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이 생산되는 방식이다.

DMT법은 제작 과정에서 금속 분말을 실시간으로 공급하면서 공정

변수를 정확히 제어할 수 있기 때문에 정밀 부품 제작이 가능하며,금속

분말을 완전 용융시켜 제품을 제작하기 때문에 완성품의 물성이 우수하

고,제작한 완성품 상부에 또 다른 제품을 올릴 수도 있어 제품 제작의

제한이 거의 없다.또한 제품의 신규 제작뿐 아니라 손상된 제품의 재생

과 리모델링이 가능하고 표면 코팅법으로도 적용이 가능하다.1KW 이

상의 고출력 레이저를 이용하여야 하는 점과 돌출 구조 제작이 어렵다는

문제가 있지만 의료 분야를 포함하는 특수 산업분야에 적용되고 있다.

레이저를 이용한 3D프린팅 법은 레이저 소결법(LS;lasersintering),

레이저 용융법 (LM;lasermelting)및 레이저 금속 증착법 (LMD,laser

metaldeposition)등 3가지로 분류할 수 있다.LS,LM 및 LMD법은

금속 분말과 레이저의 상호 작용 기전에 따라 분류된 것으로 금속 분말

이 부분 용융되는지 또는 완전 용융되는지에 따라 LS와 LM/LMD로 분

류되고,금속 분말 공급 방식에 따라 금속 분말이 소결 베드에 판상으로

깔리는 형태로 공급되는 LS/LM과 분말이 레이저와 동일한 축으로 공급

되는 LMD로 분류되기도 한다(Gu등,2012b).

금속 분말을 부분 용융시키는지 또는 완전 용융시키는지에 따라 사용

가능한 금속 분말 소재에 차이가 있다.LS,LM,LMD는 모두 합금 분말

을 사용할 수 있지만,완전 용융시키는 LM과 LMD는 순금속을 사용할

수 있는 반면,부분 용융시키는 LS에서는 순금속을 사용할 수 없다.합

금 분말을 사용하여 부분 용융시키는 경우 용융 온도를 고체상과 액체상

이 공존하는 온도로 설정하여 개별 분말 입자가 액체상과 고체상 모두를

갖는 상태에서 소결이 가능하도록 만든다.따라서 순금속 분말을 사용하

게 되면,고체상과 액체상이 공존하는 영역이 존재하지 않으므로 고체상

과 액체상이 공존하는 부분 용융을 이용한 소결법이 불가능하다.또한,

완전 용융을 이용하는 LM/LMD법으로 제작한 제품과 부분 용융을 이용

하는 LS법으로 제작한 제품의 미세 조직은 차이가 있다.부분 용융시키

는 LS법의 경우 액상이 분말 사이의 빈 공간을 채우면 잔류된 분말의
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고체상 합금 조직이 그대로 유지된 상태로 응고되어 거친 최종 소결면을

형성하게 된다.반면 완전 용융시키는 LM/LMD법은 금속 분말이 완전

용융된 후 다시 응고되므로 LS법으로 제작한 제품 보다 더 매끈한 표면

을 재현할 수 있다(Gu등,2012b).

4)3D프린팅의 활용 영역

3D프린팅을 실제 활용 범위는 conceptmodeling,functionaltesting,

manufacturingtools및 end-useproducts등 4가지 영역으로 분류할

수 있다(문,2013;백,2015).기존의 시제품 제작에 주력하던 것에서 벗

어나 최근에는 생산용 지그 또는 다품종 소량생산에 필요한 제품을 제작

하는 사례까지 매우 다양해지고 있다.

국내에서는 conceptmodeling과 functionaltesting분야에서 가장 먼

저 활용되었다.이 두 분야에서의 3D프린팅 기술이 전통적인 기계가공

방식 (CNC)을 대체하면서 시장에 도입되었다.특히 개발 및 생산 공정

상의 비용과 기간을 단축시킬 수 있어 개발 과정에서 시제품 제작이 가

장 빈번하게 요구되는 자동차 업계에서 3D 프린팅 활용이 효과적인데,

제품 디자인 검증과 조립 효율성 검토 및 기능성 시험에 사용되고 있다.

4-1)ConceptModeling

기존의 방식으로는 찾아내기 어려운 부품의 결함과 디자인 오류를 찾

기 위해 자동차 제조업체에서 시제품 제작에 활용하고 있다.이 과정에

서 숨겨진 디자인 오류를 수정할 수 있기 때문에 검토 기간도 단축시킬

수 있다.

4-2)FunctionalTesting

실제 크기의 부품을 3D 프린팅으로 제작한 다음,조립 시험과 성능

시험을 실시하여 부품의 조립성과 실용성 등을 바로 확인하고 수정 및

보완작업이 가능하기 때문에 기존의 CNC방식과 비교하여 대폭적으로
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비용을 절감할 수 있고 개발 기간도 단축할 수 있다.

4-3)ManufacturingTools

3D프린팅으로 제작한 완성품을 직접 사용하지 않고,후 공정과 연계

하여 사용하는 것이다.대표적인 경우는 주조용 마스터이다.정밀주조의

경우 금형을 만들고 왁스를 사출하여 주조공정을 진행하는 것이 일반적

이지만 형상이 복잡한 제품 또는 1-2개의 시제품을 제작하여 시험할 경

우와 같은 소량이 필요할 경우,3D프린팅을 활용할 수 있다.또한 다양

한 몰드를 만들기 위한 마스터용 제작에도 활용하고 있다.

4-4)End-UseProducts

3D 프린팅으로 제작한 제품을 최종 소비자가 바로 사용하는 경우이

다.첫 번째로 다품종 소량 제품 생산이 대표적인 경우인데 시장에서 수

요량이 많지 않고 형상이 복잡하여 제작 단가가 상승될 경우 3D프린팅

을 활용할 수 있다.두 번째로 최근에는 제품의 디자인 및 기능성을 강

조하기 위해 기하학적으로 복잡한 디자인 및 구조를 가지게 되는데 이때

지그 (jigs)나 게이지의 용도로 활용된다.세 번째로는 사출이 불가능할

정도로 복잡한 형상인 제품의 제작에 3D프린팅을 활용할 수 있다.

5)3D프린팅 기술의 개선 방향

3D 프린팅 기술은 재래식 제작법으로는 가능하지 않은 혁신적인 제

품을 만들 수 있는 기회를 제공할 수 있다.제작 기간,비용 및 소요 인

력이 많이 필요로 하는 단계를 단축시킬 수 있을 뿐 아니라 제작 과정에

서 발생될 수 있는 산업 폐기물을 최소화할 수 있는 장점이 있다.

의료 기기,자동차 및 항공 산업 분야 등에서 3D프린팅 활용이 빠르

게 증가되고 있지만,일반 제조업 분야에서는 3D 프린팅이 아직 활성화

되지 못하고 있다.가장 큰 이유는 numericalcontrol(NC)가공기와의

제조비 경쟁에서 밀리기 때문이다.디자인이 아주 복잡한 제품이 아니라
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면 NC가공비가 3D 프린팅 제조비용 보다 훨씬 저렴하다.현재 3D 프

린팅용으로 다양한 소재가 개발되어 사용되고 있으나 사출 재료나 가공

용 재료를 비교했을 때 월등히 비싼 재료비가 문제로 제기되고 있다.두

번째로 3D프린팅으로 제작한 완성품의 물성이 부족한 경우가 있다.3D

프린팅 기술이 지속적으로 개선되고 있지만 적층방향에 따라 제품의 특

성이 상이할 수 있으며,사출재료에 따른 차이도 분명히 존재한다.세 번

째로 표면조도(surfacehardness)및 치수 정밀도(dimensionaccuracy)

의 한계도 무시할 수 없다.NC제품의 경우 현재 수 ㎛의 정밀도를 구

현하고 있는 반면,3D 프린팅 장비의 경우 극소수를 제외하고는 소비자

들의 요구사항을 맞추기 어려운 한계가 있다.따라서 현재의 주조 또는

기계 가공한 제품처럼 특별한 정밀도가 요구되는 제품의 경우에는 추가

적인 절삭 가공이 필요할 수 있다.

3D프린팅이 많은 관심을 받으며 빠르게 성장하고 있는 만큼 역기능

에 대한 우려도 제기되고 있는데,가장 큰 이슈로 지적되고 있는 부분이

지적재산권 침해와 안전성에 대한 문제다.완성품뿐 아니라 세부 디자인

까지도 똑같이 복제할 수 있기 때문에 지적재산권 침해 논란과 분쟁이

증가할 것으로 우려된다.의료기기에 적용하는 경우 3D프린팅 구조체의

생물학적 안전성 확보는 필수적이므로 평가 가이드라인 등이 필요한 실

정이다.
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Ⅲ.연구 재료 및 방법

1)연구재료

3D프린팅 시편은 입자 크기가 15-45㎛ 범위인 Ti-6Al-4V 합금 분

말(LPW-TI6-4-GD23-5;LPW Tech.Ltd.,Sci-TechDaresbury,UK)을

이용하여 ProX200SLSMetal3DPrinter(3DSystems,USA)로 기공

도(porosity)를 5가지(0%,10%,20%,30%,40%)로 조절하여 원통형

(지름 6㎜ × 길이 15㎜)시편 EXP1실험군 (EXP1-0,EXP1-1,

EXP1-2,EXP1-3,EXP1-4)을 제작하였다(Fig.2).

다공성 시편 중앙에 지름 1.0㎜ 코어 (core)를 형성한 두 번째 실험

군(EXP2)을 제작하여 중앙에 형성한 조밀한 코어가 다공성 시편의 기

계적 특성에 주는 영향을 평가하였다(Fig.3).각 실험군 당 각각 20개

씩의 시편을 준비하였다.

      (a) (b) (c) (d) (e)

Fig.2.Titanium specimensfabricatedbySLStechniquewithdifferent

porosities:a=0%(EXP1-0),b=10%(EXP1-1),c=20%(EXP

1-2),d=30%(EXP1-3),e=40%(EXP1-4).
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(a) (b)

Fig.3.Twotypesoftitanium specimens:a)EXP1-4=

withoutsolidcore,b)EXP2-4=withsolidcore.

ASTM B348Grade23(StandardSpecification forTitanium and

Titanium alloyBarsandBillets)에 적합한 Dynamet사 (USA)의 직경 8

㎜인 Ti-6Al-4V ELI(grade5)합금을 원통형(지름 6㎜ ×길이 15㎜)

으로 기계 가공한 시편을 대조군으로 사용하였다.기계 가공한 시편의

표면은 50㎛ 알루미나 입자로 샌드블라스팅 처리하여 실제 임상에 적

용하는 임플란트의 표면과 유사하게 되도록 하였다.

2)연구방법

2-1)밀도(density)측정

시편의 밀도는 한국 표준규격인 KSD0033:2011금속 소결체의 소결

밀도 시험 방법에 따라 측정하였다.이 규격은 국제 기준 규격인 ISO

2738:1999,ISO3369:1975와 유사하여 투과성(permeable)금속소결체 재

료의 밀도,오일 함유량(oilcontent)및 열린 기공도(openporosity)등

을 분석하는 방법에 대하여 규정하고 있다.

표면에 잔류된 오염 물질을 제거하고 측정용 시편을 준비하여 시편의

건조 질량 (m1)을 공기 중에서 측정하였고,물속에 시편을 넣고 시편과
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지지 장치의 표면에서 모든 기포가 제거된 것을 확인한 다음 물속에서의

질량 (mw)을 측정하였다.질량 측정과정 동안 시편과 물은 일정한 온도

(22±2℃)를 유지하도록 하였는데,이 범위의 온도에서 순수한 물의 밀

도(ρw)는 0.998g/㎤로 하여 건조밀도(Dd)를 아래식으로 계산하였다.실

험군 당 20개의 시편을 측정하여 평균값과 표준편차를 계산하였다.

건조 밀도 (Dd)=(m1×ρw)/(m1-mw)

2-2)기공도 및 내부 구조 분석

시편의 기공도와 내부 구조 등은 micro-CT(Skyscan1172,Bruker,

Belgium)를 이용하여 분석하였다.100kV 전압과 100㎂ 전류를 가하여

x-선을 생성하였으며,이미지 픽셀 (pixel)크기는 9.86㎛,카메라 픽셀

크기는 11.55㎛로 하여 시편의 3차원 이미지를 촬영하였다.분석 프로그

램(CTan,Bruker)을 이용하여 기공도를 계산하였고,3차원 이미지로 시

편 내부 구조와 제조 공정 중에 형성된 결함이 있는지 관찰하였다.

2-3)전단압축 시험(30ocompressivetest)

시편의 전단압축강도와 탄성계수는 ISO/DIS14801:2014Dentistry-

Implants-Dynamicfatiguetestforendosseousdentalimplants에 따라

측정하였다.원통형 시편의 끝부분은 규정한 하중을 가하기 위하여 티타

늄 합금(Ti-6Al-4V)으로 가공한 반구형 캡을 씌웠으며,스테인리스강으

로 제작한 지그에 고정하여 시편의 장축이 만능시험기의 하중 축에 30±

1°가 되도록 만능시험기에 장착하였다(Fig.4).만능시험기의 부가하중은

반구형캡의 하중 몸체를 통하여 치과용 골내 임플란트의 끝단에 부착된

상태로 또는 얹어진 상태로 가하였다.시편 장착이 완료되면 1㎜/min의

하중속도로 시편이 파절되거나 변형될 때까지 응력을 가하면서 응력-변

형율 곡선을 측정하여 전단압축항복강도와 전단압축탄성계수를 측정하

였다.각 실험군당 13개 이상의 시편을 측정하여 평균값과 표준편차를

계산하였고,Weibull분석을 실시하였다.
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1=loadingdevice

2=nominalbonelevel

3=abutment

4=hemisphericalloadingmember

5=dentalimplantbody

6=specimenholder

Fig.4.Schematicdiagram of30ocompressivetestset-up.

2-4)피로 시험(fatiguetest)

피로 시험은 ISO/DIS 14801:2014Dentistry - Implants-Dynamic

fatiguetestforendosseousdentalimplants에 따라 시행하였다.전단압

축강도시험에서 측정한 응력의 80% 값과 이 응력의 10% 값 범위의 사

인파형 하중을 일축방향에서 10Hz로 가하여 피로 시험을 실시하였다.3

개 이상의 시편이 규정된 주기횟수(5×106)에서 변형되거나 파괴되지 않

을 때까지 하중을 낮춰가면서 시험을 실시하여 시험 시편의 하중-주기

곡선을 얻었다.

2-5)파단면(fracturedsurface)관찰 및 통계 분석

3D 프린팅으로 제작한 시편의 표면 및 형상을 주사전자현미경으로

관찰하였고,전단압축강도 시험과 피로시험으로 파괴된 시편의 파괴된

표면을 주사전자현미경으로 분석하였다.측정 결과는 ANOVA(α=0.05),

Tukeymultiplecomparisonstest(WINKS4.62)로 분석하였다.
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Ⅳ.연구 결과

1)밀도

각 시편의 밀도를 측정한 결과는 Fig.5와 Table1에 정리하였다.기

계가공한 cp-Ti시편의 평균 밀도 값은 4.503g/cm3,Ti-6Al-4V 합금의

평균 밀도 값은 4.410g/cm3로 이론 밀도값과 유사하게 측정되었다.

3D프린팅법으로 제작한 기공도 0%인 EXP1-0의 평균 밀도는 4.407

g/cm3,EXP2-0의 평균 밀도는 4.408g/cm3로 이론 밀도와 유사한 값을

보였다.10% 또는 20% 기공도를 가지는 실험군의 밀도는 0% 기공도

를 가지는 실험군과 유의한 차이를 보이지 않았으나(p>0.05),30% 와

40% 기공도를 부여한 실험군의 평균 밀도는 0% 기공도를 가지는 실험

군과 유의한 차이를 보였다(p<0.05)
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Fig.5.Densityoftitanium specimensasafunctionofporosities.
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EXP1
Porosity

(%)
EXP2

Porosity

(%)

EXP1-0 0.30±0.03 EXP2-0 0.38±0.04

EXP1-1 10.68±0.31 EXP2-1 10.11±0.27

EXP1-2 20.20±0.23 EXP2-2 20.39±0.51

EXP1-3 29.74±0.53 EXP2-3 30.61±0.60

EXP1-4 40.49±0.66 EXP2-4 39.63±0.79

Table1.Densityofexperimentalgroups

Groups
Density

(g/cm3)
Groups

Density

(g/cm3)

cp-Timachined

(grade4)
4.503±0.009

Ti6Al4Vmachined

(grade5)
4.410±0.001

EXP1-0(0%) 4.407±0.051 EXP2-0(0%) 4.408±0.050

EXP1-1(10%) 4.295±0.083 EXP2-1(10%) 4.302±0.073

EXP1-2(20%) 4.254±0.097 EXP2-2(20%) 4.265±0.108

EXP1-3(30%) 4.229±0.269 EXP2-3(30%) 4.240±0.179

EXP1-4(40%) 4.195±0.215 EXP2-4(40%) 4.170±0.185

2)micro-CT를 이용한 시편 분석

3D 프린팅법으로 제작한 티타늄 시편을 micro-CT를 이용하여 기공

도를 측정한 결과는 Table2와 같다.측정한 기공도는 시편을 디자인할

때 부여한 기공도 값과 유사한 값을 보였다.

Table2.Porosityofexperimentalgroupsanalyzedbymicro-CT
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3D프린팅법으로 제작한 티타늄 시편을 micro-CT를 이용하여 스캔

한 결과는 Fig.6과 7에 나타냈다.Fig.6은 중심부에 코어를 형성하지

않은 실험군인 EXP1을 대상으로 기공도에 따른 수평방향(Fig.6a)과

수직방향(Fig.6b)에서의 관찰 결과이다.시편 표면에 형성된 미세한 균

열들이 많이 관찰되었다.수평방향에서 관찰한 결과에서 기공도가 증가

EXP1-0(0 %) EXP1-1(10 %) EXP1-2(20 %)

EXP1-3(30 %) EXP1-4(40 %)

(a)

EXP1-0(0 %) EXP1-1(10 %) EXP1-2(20 %)
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EXP1-3(30 %) EXP1-4(40 %)

(b)

Fig.6.Micro-CTimagesofexperimentalgroup (EXP1):

(a)horizontalview and(b)verticalview.

할수록 격자 간 공간이 증가되는 것으로 관찰되었지만,Fig.6a에서 EXP

1-3(기공도 30%)과 EXP1-4(기공도 40%)의 격자 간 공간은 오히려

EXP1-3이 다소 넓은 것으로 보였는데,Fig.6b에서 EXP1-3의 기공

높이는 약 290㎛으로 EXP1-4의 480㎛보다 낮아 시편의 전체 기공도

는 EXP1-4가 더 큰 값을 보인다.

Fig.7은 중심부에 코어를 형성한 실험군인 EXP2를 대상으로 기공

도에 따른 수평방향(Fig.7a)과 수직방향(Fig.7b)에서의 관찰 결과이다.

수평방향에서 관찰한 경우 EXP1실험군과 다르게 중심부에 지름 1.0㎜

인 코어를 볼 수 있을 뿐,나머지는 EXP1과 유사한 양상을 보였다.

EXP2-0(0 %) EXP2-1(10 %) EXP2-2(20 %)
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EXP2-3(30 %) EXP2-4(40 %)

(a)

EXP2-0(0 %) EXP2-1(10 %) EXP2-2(20 %)

EXP2-3(30 %) EXP2-4(40 %)

(b)

Fig.7.Micro-CTimagesofexperimentalgroup(EXP2):

(a)horizontalview and(b)verticalview

Fig.7b에서 30% 기공도와 40% 기공도 시편의 표면에서 티타늄 분말
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의 용융이 불완전하여 분말들의 완벽한 결합이 진행되지 않아서 표면에

미세한 균열들이 형성된 것을 볼 수 있었다.

3)전단압축 시험

실험군 EXP2와 기계 가공한 대조군을 대상으로 전단압축응력을 가

하면서 측정한 응력-변형율 곡선은 Fig.8과 같다.기계가공한 대조군의

경우 항복점(0.2%)을 지나서도 파괴되지 않고 계속 소성 변형을 보였지

만,3D 프린팅으로 제작한 EXP2실험의 경우는 대부분 항복점 부근에

서 파괴되어 소성 변형이 거의 관찰되지 않았다.

실험군 (EXP1,EXP2)의 전단압축강도 측정값은 Fig.9와 같다.그

래프에서 알파벳 문자 (a,b,c,d,e)가 동일한 실험군은 통계적으로 유의

한 차이가 없다는 것을 의미한다 (p > 0.05).시편 중심부에 코어를 형성

하지 않은 실험군 EXP1에서 기공이 전혀 없는 시편인 EXP1-0의 전단

압축강도는 227.2 ± 44.1 MPa로 가장 높은 값을 보였고,기공을 10 %와
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Fig.9.Shearcompressivestrengthofexperimentalgroups

20 % 함유한 EXP1-1과 EXP1-2의 전단압축강도는 크게 감소하여 각

각 147.5 ± 32.3 MPa와 97.8 ± 14.1 MPa를 보였다.특이하게 30 % 기공도

를 가지는 EXP1-3의 평균 전단압축강도가 69.2 ± 7.7 MPa로 가장 낮은

값을 보였으나,40 % 기공도를 가지는 EXP1-4(82.2 ± 6.9 MPa)와는 유

의한 차이를 보이지 않았다 (p > 0.05).

시편 중심부에 코어를 형성한 실험군 EXP2에서 기공이 전혀 없는

시편인 EXP2-0의 전단압축강도는 318.6 ± 23.9MPa로 EXP1-0보다 유

의하게 높은 값을 보였다(p<0.05).그러나 기공을 함유한 시편(EXP2-1,

2-2,2-3및 2-4)은 시편 중심부에 코어를 형성하지 않은 시편과 유의한

차이를 보이지 않았다 (p > 0.05).

Fig.10은 실험군인 EXP1과 EXP2의 전단압축강도와 파괴확률간의

관계를 나타낸 그래프이며,Table3에는 Weibull분석 결과를 정리하였
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다.파괴확률이 0.5일 경우의 중앙값인 σf(0.5),Weibull상수 m,특성강

도값 σ0,상관관계를 나타내는 결정계수 r2,평균 파괴강도 σf(avr),표준

편차 SD및 시료의 개수 N등을 표시하였다.

Weibull상수(m)는 4.64-14.09의 범위를 보였는데,40% 기공도를 가

지는 EXP1-4가 14.09로 가장 높은 값을 보였으며,10 % 기공도를 가지

는 EXP1-1가 4.64로 가장 낮은 값을 보였다.파괴확률이 63.2 %인 특성

강도 (σ0)는 기공이 없는 EXP1-0이 230.5 MPa로 가장 높았고,10 % 기

공도를 가지는 EXP1-1은 150.0 MPa로 크게 감소된 값을 보였다.이후

기공도가 20 %,30 %,40 %로 증가됨에 따라 특성 강도는 각각 99.2 

MPa,70.0 MPa,82.3 MPa을 보였다.EXP2실험군의 Weibull분석 결과

는 Table4에 정리하였다.

Table3.WeibullanalysisdataofEXP1groups

Group

Para.
EXP1-0 EXP1-1 EXP1-2 EXP1-3 EXP1-4

σf(0.5) 228.0 150.0 96.0 70.0 83.0

m 5.83 4.64 8.20 10.61 14.09

σ0 230.5 150.0 99.2 70.0 82.3

r2 0.895 0.913 0.900 0.894 0.977

σf(avr) 227.2 147.5 97.8 69.2 92.2

N 13 13 13 13 13

SD 44.1 32.3 14.1 7.7 6.9

note:σf(0.5)=medianfracturestrengthinMPa

m =Weibullmodulus

σ0=characteristicstrengthinMPaatPf(fractureprobability)=63.2%

r2=Weibulldistributionregressioncoefficientsquared

σf(avr)=meanfracturestrengthinMPa

N=numberofspecimens,SD=standarddeviation
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Fig.10.Weibullplotoftheexperimentalgroups:(a)EXP1(without

solidcore)groups,(b)EXP2(withsolidcore).
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Table4.WeibullanalysisdataofEXP2groups

Group

Para
EXP2-0 EXP2-1 EXP2-2 EXP2-3 EXP2-4

σf(0.5) 320.0 135.0 115.0 64.0 84.0

m 15.85 4.50 6.03 12.88 20.17

σ0 321.6 149.0 112.4 66.7 87.5

r2 0.944 0.839 0.968 0.898 0.831

σf(avr) 318.6 147.2 110.8 65.9 86.8

N 13 13 13 13 13

SD 23.9 38.7 20.5 6.0 4.9

실험군 (EXP1,EXP2)의 탄성계수 측정 결과는 Table5에 정리하였

는데,표에서 알파벳 문자 (a,b,c,d,e,f)가 동일한 실험군은 통계적으

로 유의한 차이가 없다는 것을 의미한다 (p > 0.05).원통형으로 기계가공

한 대조군의 탄성계수는 28.22 ± 6.26GPa을 보였다.

Table5.Shearcompressivemodulusofexperimentalgroups

EXP1
Modulus

(GPa)
EXP2

Modulus

(GPa)

t-test
(EXP1vsEXP2)

0 % 22.21±5.66a 0 % 24.14±2.10d p=0.267

10 % 21.23±2.78a 10 % 20.19±2.29e p=0.308

20 % 17.65±1.90b 20 % 18.27±1.90e p=0.412

30 % 11.78±1.60c 30 % 12.85±1.78f p=0.122

40 % 10.95±1.75c 40 % 12.69±2,45f p=0.049

note:samesuperscriptlettersinsamecolumnsshowednostatistical

differences(p>0.05).
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시편 중심부에 코어를 형성하지 않은 실험군 EXP1에서 0% 기공을

가지는 EXP1-0의 탄성계수는 22.21GPa로 가장 높은 값을 보였는데,

10% 기공을 가지는 EXP1-1(21.23GPa)와 유의한 차이는 없었다(p>

0.05).20% 기공을 가지는 EXP1-2의 탄성계수는 17.65GPa로 약 20.5

% 정도 감소되었다(Fig.11).30% 기공과 40% 기공을 가지는 EXP1-3

과 EXP1-4의 경우 탄성계수는 약 50% 정도 감소되어 각각 11.78GPa

와 10.95GPa를 보였는데 서로 유의한 차이는 없었다(p>0.05).

시편 중심부에 코어를 형성한 실험군 EXP2의 평균 탄성계수는 EXP

1보다 높게 관찰되었으나,t-test결과 40% 기공을 가지는 EXP2-4를

제외하면 중심부 코어는 유의한 영향을 주지 못했다 (p>0.05).기공을

30% 이상 함유하는 다공성 티타늄 임플란트의 탄성계수를 기공이 없는

티타늄 탄성계수의 절반 정도로 감소시킬 수 있는 것이 관찰되었다
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Fig.11.Shearcompressivemodulusofexperimentalgroups

asafunctionofporosity.
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시편에 반복하중을 가하면서 측정한 stress-number(S-N)그래프 결

과는 Fig.12와 같다.기계가공한 시편의 피로한계 (fatiguelimit)는 83

MPa을 보였으나,3D프린팅법으로 제작한 시편의 경우 기공도가 0%로

조밀한 EXP2-0의 피로한계는 50MPa,기공도가 30%인 EXP2-3은 34

MPa,기공도가 40%인 EXP2-4는 38MPa의 피로한계를 보여 3D 프린

팅법으로 제작한 시편이 기계가공법으로 제작한 시편보다 유의하게 낮은

피로강도를 보였다(p<0.05).

Fig.12.S-N(stress-number)curvesforexperimentalgroups

offatiguelimit.

5)SEM 관찰

3D프린팅법으로 제작한 시편의 표면과 전단압축강도 시험으로 파괴

된 시편의 파단면을 주사전자현미경으로 관찰한 사진은 Fig.13에서 Fig.

20과 같다.기공을 함유하지 않은 EXP1-0시편의 표면에는 미세한 기
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공과 소결된 분말들에 의한 거친 표면이 관찰되었고 (Fig.13a,13b),강

도 시험으로 파괴된 파단면에서는 제작 결함이 관찰되었으며,응력에 의

한 변형이 관찰되었다(Fig.13c,13d).강화시킬 목적으로 중심부에 코어

를 형성한 EXP2-0시편에서도 EXP1-0과 유사하게 관찰되었다.

(a) (b)

(c) (d)

Fig.13.SEM picturesofEXP1-0:surfaceofspecimens(a=

×200,b=×500)andfracturedsurface(c=×40,d=×200).

Fig.14는 기공을 10% 함유한 EXP1-1시편에서 강도 시험으로 파

괴된 부분을 관찰한 사진이다.기공이 형성된 부분에서 균열이 시작되어

파괴된 것으로 보인다 (Fig.14a,14b).EXP2-1시편의 경우도 유사한

양상을 보였다(Fig.15a,15b).
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(a) (b)

Fig.14.SEM picturesofEXP1-1atfracturedarea:(a)=×40,

(b)=×200.

(a) (b)

Fig.15.SEM picturesofEXP2-1atfracturedarea:(a)=×40,

(b)=×200.

Fig.16와 17은 각각 기공을 20% 함유한 EXP1-2과 EXP2-2시편

의 파괴 단면과 파괴된 부위를 관찰한 사진이다.시편 내부 격자 부분에

형성된 기공 부위에서 파괴가 시작된 것으로 보였는데 (Fig.16b),이러

한 예측 불가능한 기공의 형성으로 강도 측정값은 큰 편차를 보였다.기

공이 연결된 부위가 응력에 가장 취약하여 균열이 생성되고 빠르게 전달

되며 파괴가 진행된 것이 관찰되었다(Fig.17).
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(a) (b)

Fig.16.SEM picturesofEXP1-2atfracturedsurface:(a)=

×40,(b)=×200.

(a) (b)

Fig.17.SEM picturesofEXP2-2atfracturedarea:(a)=×40,

(b)=×200.

기공을 30% 함유한 EXP1-3과 EXP2-3시편에서도 다른 다공성

실험군과 유사한 파괴양상을 보였다(Fig.18,Fig.19).강화시킬 목적으

로 중심부에 코어를 형성한 EXP2-3시편에서 코어부분에 응력이 집중

되어 코어가 뽑히며 파괴가 진행된 것을 볼 수 있었다(Fig.19a,19b).

기공을 40% 함유한 EXP1-4시편의 측면형상(Fig.20)과 기공을 30
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% 함유한 EXP1-3시편의 측면형상 (Fig.18)에서는 기공의 디자인 차

이를 볼 수 있는데 이러한 기공 디자인 차이가 10% 기공도 차이를 극

복하고 시편 EXP1-4(또는 EXP2-4)가 시편 EXP1-3(또는 EXP2-3)

보다 더 높은 압축강도를 발휘할 수 있도록 하는 것으로 추측할 수 있

다.

(a) (b)

Fig.18.SEM picturesofEXP1-3atfracturedarea:(a)=×40,

(b)=×200.

(a) (b)

Fig.19.SEM picturesofEXP2-3atfracturedsurface:(a)=

×40,(b)=×200.
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(a) (b)

(c) (d)

Fig.20.SEM picturesofspecimensurface:EXP1-4(a=×40,b

=×100),EXP2-4(c=×40,d=×200).
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Ⅴ.고 찰

치과용 임플란트의 거친 표면과 다공성은 골 융합 (osseointegration)

을 향상시킬 수 있어서 티타늄 임플란트에서 다공성 표면을 얻기 위하여

plasmaspraying,three-dimensionalfiberdepositionpowdermetallurgy

와 solid-statefoamingtechniques및 polymericspongereplication등

의 다양한 방법이 적용되었으나,이러한 방법으로는 우수한 강도를 유지

하면서 서로 연결된 적절한 크기,형상 및 3D 분포를 가지는 기공을 형

성시키기는 거의 불가능하였다고 한다.그러나 SLS등 3D 프린팅 법을

적용할 경우 사용자 요구에 따른 기공도 조절이 가능하며,다양한 기공

조건(기공의 상호 연결정도,크기,모양 및 분포 등)을 충족시킬 수 있는

3차원 다공성 구조를 얻을 수 있어서 환자 맞춤형 임플란트 제작이 가

능하다고 하였다(Mangano등,2014).이와 같이 3D프린팅 법으로 티타

늄 임플란트를 제조할 경우 기존의 제작 방법으로는 해결할 수 없는 다

양한 문제를 개선할 수 있는 장점이 있다 (Lipinski등,2013;Xiao등,

2013).

Xiong등 (2012)은 cp-Ti분말과 polyvinylalcohol(PVA)수용액을

혼합한 소재를 이용하여 3D프린팅 법으로 다공성 시편을 성형한 후 다양

한 소결처리 온도(1200,1300및 1400℃)가 시편의 기공도와 기계적 특

성(표면경도,압축강도 및 탄성계수)에 주는 영향을 평가하였는데,소결

온도가 증가할수록 기공도는 65.01%에서 41.06%로 감소하고,기계적 특

성은 크게 증가하였다고 하였다.Basalah등(2012)과 El-Hajje등(2014)

은 cp-Ti분말과 PVA 혼합 소재를 이용하여 3D 프린팅 법으로 다공성

시편을 성형한 후 소결처리하여 제작한 다공성 티타늄 임플란트의 수축

율,기공도,탄성계수 및 압축강도 등을 평가하였는데,기공도를 적절하

게 조절하면 해면골과 유사한 탄성계수를 가지는 다공성 티타늄 임플란

트를 제작할 수 있다고 하였다.

Krishna등(2007)은 LENSTM법을 이용하여 3차원적으로 상호 연결된
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기공의 기공률을 70vol%까지 조절한 다공성 티타늄 임플란트를 제작하

여 평가한 연구에서 35-42vol% 기공도를 가지는 다공성 티타늄 임플란

트의 탄성계수와 항복강도(0.2%)가 사람의 피질골과 가장 유사하였다고

보고하였다.Ponader등(2010)은 Ti-6Al-4V합금 분말을 이용하여 EBM

법으로 제작한 다공성 스캐폴드를 식립하고 14일,30일 및 60일 유지한

후 골 형성능을 평가한 결과 다공성 티타늄 임플란트에서 적절한 골 성

장이 관찰되어 향후 정형외과 또는 구강외과 등 임상에 적용될 수 있을

것으로 예상하였다.

Gu등(2012a)은 SLM법으로 제작한 cp-Ti구조체의 밀도,상(phase)

과 미세구조 형성,표면경도 및 마모도 등을 평가하였는데,조밀한(dense)

시편은 표면경도가 높고 마찰계수가 낮아서 낮은 마모도를 보였다고 하

였다.Sallica-Leva등 (2013)은 Ti-6Al-4V 합금 분말을 이용하여 SLM

법으로 제작한 다공성 구조체의 미세 구조적 특성과 기계적 특성을 평가

한 결과,3D이미지에 부여한 기공률의 변화에 따라 기계적 특성의 차이

가 관찰되어 기공도의 적절한 조절로 맞춤형 구조체 제작이 가능하다고

하였다.본 연구에서는 다공성 티타늄 시편의 기공도와 기공 형상을 변

화시켜 시편의 기계적 특성을 조절할 수 있는 것을 관찰할 수 있었다.

특히,기공도를 30% 이상 적용하여 제작한 다공성 티타늄 시편의 경우

탄성계수를 기존 기계가공한 티타늄의 50% 정도로 크게 낮출 수 있는

것을 확인할 수 있었다.

Traini등 (2008)과 Parthasarathy등 (2010)은 3D 프린팅으로 제작한

다공성 티타늄 임플란트의 형상과 화학 성분,미세구조,기공도와 밀도,

micro-CT 분석,기계적 강도 및 표면 거칠기 등을 평가한 결과,3D 프

린팅 법을 임플란트 제작에 적용할 경우 우수한 임상 결과를 얻을 수 있

을 것이라고 하였다.Li등 (2009)은 Ti-6Al-4V 합금 분말을 이용하여

EBM법으로 제작한 다공성 임플란트의 기계적 특성(압축항복강도,탄성

계수,최대강도 및 굽힘강도 등)을 평가한 결과,탄성계수가 낮은 다공성

임플란트는 의료용 소재로 적용하기 적절하다고 하였다.Lin등(2013)은

기공도를 조절하여 탄성계수가 점진적으로 감소되도록 CAD 파일을 설
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계하고 Ti-6Al-4V 합금 분말을 이용하여 DMLS법으로 제작한 다공성

시편의 기계적 특성(항복강도,파괴강도 및 탄성계수 등)을 평가한 결과,

내구성이 크게 향상된 환자 맞춤형 임플란트 제작이 가능하다고 하였다.

Herrera등 (2014)은 Ti-6Al-4V 합금 분말을 이용하여 EBM 방식으로

다이아몬드 구조를 갖는 다공성 시편을 제작하여 압축강도와 탄성계수를

측정하였는데,형성된 구조에 따라 탄성계수를 다양하게 조절할 수 있는

것을 관찰하였고,응력 차폐 효과를 회피하기 위하여 제작한 다공성 티

타늄 구조체는 실제 임상에 적용하기 전에 다공성 구조체의 피로강도 평

가를 실시하는 것이 필요하다고 하였다.

3D 프린팅 제작과정 중 시편에 형성된 닫힌 기공 (closedpore)들은

임플란트의 밀도를 감소시킬 수 있으며 기계적 특성에 영향을 줄 수 있

지만,계면에서 골 성장에 필요한 공간을 제공하지는 못한다.따라서 다

공성 임플란트의 밀도는 실제 임상 적용 시 필요한 다양한 정보를 제공

할 수 있으므로 적절한 밀도 측정값은 다공성 임플란트의 효용성을 예측

하는데 중요한 역할을 할 수 있다.본 연구에서는 밀도를 평가한 실험군

중 0% 기공도를 가지는 실험군과 대조군 (기계 가공한 시편)의 밀도는

이론값과 유사하였으며,기공도가 증가될수록 시편의 밀도 값은 감소하

는 양상을 보여 40% 기공도를 가지는 실험군의 밀도는 대조군에 비해

5% 정도 감소된 것으로 관찰되었다.

티타늄 분말을 원하는 모양으로 적층한 다음 레이저로 소결시켜 제조

한 3D프린팅 시편의 경우에는 프린팅 조건에 따라 시편의 내부와 외부

에 예상하지 못한 결함이 생성될 수 있으며,특정한 목적으로 기공의 형

상과 기공도를 부여하여 다공성 시편을 제작하는 경우 완성된 시편에서

기공의 형상과 기공도 확인이 필수적이다.다공성 임플란트의 제조 결함

또는 내부 구조 등의 평가 작업에는 비파괴시험 장치인 micro-CT를 이

용할 수 있다.Micro-CT로 다공성 임플란트를 분석하면 실제 티타늄 시

편에 형성된 기공의 형상,분포된 기공들의 3차원 연결정도 및 전체 기

공도 등 다양한 정보를 얻을 수 있을 뿐 아니라 부적절하게 소결되어 결

합되지 않은 분말 등의 내부 결함도 관찰할 수 있어서 3D프린팅법으로
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제작한 제품의 신뢰성 확보에 도움이 될 수 있다.본 연구에서도 외부

형상만으로는 어떠한 결함도 관찰되지 않았던 시편도 micro-CT 분석으

로 부정확한 제조 공정으로 형성된 균열 등의 내부 결함을 확인할 수 있

었다.또한 micro-CT를 이용한 분석 결과 시편의 기공도 측정값은 시편

의 디자인 파일에 적용한 값과 유사하였다.

티타늄과 티타늄 합금에서 특이할 만한 기계적 특성은 8-10% 정도

의 높은 연신율과 귀금속계 합금과 유사한 낮은 탄성계수를 들 수 있다.

오 등(2016)은 기계가공법으로 제작한 시편과 3D프린팅법으로 제작한

시편의 전단압축강도를 비교하였는데,3D 프린팅 법으로 제작한 시편은

기계가공한 시편보다 유의하게 적은 소성 변형을 보였지만,전단압축항

복강도는 연신율과는 달리 기계가공한 시편과 3D프린팅법으로 제작한

시편(0% 기공도)은 유의한 차이 없이 유사하였으며(p>0.05),반면 기

공도가 50%로 증가된 다공성 시편의 강도 값은 기공도 0%인 시편의

33% 정도로 낮은 강도를 보였다고 하였다.또한 기계가공한 시편과 3D

프린팅 법으로 제작한 기공도 0%인 시편의 탄성계수 값은 전단압축 강

도와 유사한 경향을 보여 유의한 차이가 없었지만(p>0.05),3D 프린팅

법으로 제작한 기공도 50%인 다공성 시편은 전단압축 강도와 유사하게

감소된 값이 관찰되었다고 하였다.

본 연구에서는 3D 프린팅 법으로 제작한 0%,10%,20%,30% 및

40% 기공도 시편을 대상으로 전단압축 강도와 탄성계수를 측정하였는

데,10% 기공도를 가지는 시편의 전단압축강도는 50% 정도 감소되었

으며,이후 기공도가 더 증가될수록 전단압축강도가 감소되는 정도는 줄

어들어 30%와 40% 기공을 가지는 시편의 전단압축 강도는 유의한 차

이가 없었다(p>0.05).또한 오 등(2016)이 시험한 50% 기공도 시편과

본 연구에서 평가한 40% 기공도 시편의 전단압축강도는 유사하였는데,

다공성 시편의 기계적 강도는 기공도 뿐 아니라 기공의 모양과 분포 조

건 등에도 크게 영향 받는다는 것을 알 수 있다.따라서 다공성 임플란

트의 강도와 탄성계수를 골과 유사하게 제작하기 위하여 다공성 구조를

디자인하는 경우 단순한 기공도 조절뿐 아니라 기공의 형상과 분포 등도
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복합적으로 고려하는 것이 필요할 것으로 보였다.

Santos등 (2004)은 cp-Ti분말을 이용하여 SLM법으로 제작한 시편

에 백만(106)회 반복하중을 가하며 측정한 비틀림 피로강도가 80MPa이

라고 발표하였고,Laoui등(2006)은 106회 반복하중을 가하여 측정한 비

틀림 피로강도는 100MPa이라고 하였다.Hrabe등(2011)은 Ti-6Al-4V

합금 분말을 이용하여 EBM법으로 제작한 다공성 구조체에 106회 반복

하중을 가하여 측정한 피로한계 (fatiguelimit)는 항복강도의 15-25%

범위를 보여 기계가공한 시편의 예상 값인 40% 보다는 훨씬 낮게 관찰

되었다고 하였다.이와 같이 다공성 구조체의 피로강도가 낮은 이유로는

표면에 노출된 기공과 거친 표면에 응력이 집중될 가능성 뿐 아니라 시

편 내부에 형성된 기공에도 응력이 집중되어 균열의 생성과 이동이 용이

해진 때문으로 보인다.Yavari등(2013)도 Ti-6Al-4V 합금 분말을 이용

하여 SLM법으로 제작한 다공성 (기공도 68-84%)시편의 피로 특성을

평가한 결과 Hrabe등 (2011)과 유사한 양상이 관찰되었다고 하였다.

Joshi등(2013)은 치과용 임플란트용으로 사용되는 Ti-6Al-4V 합금 분

말을 이용하여 EBM법으로 시편을 제작하여 4점 굴곡강도 시험과 피로 

시험을 실시하였는데,3D 프린팅 제조 공정 패턴에 따라 피로 저항성의

차이를 볼 수 있었다고 하였다.

본 연구에서 3D프린팅 법으로 제작한 시편의 피로 시험을 실시한 결

과,전단압축 항복강도의 경우에는 기계 가공한 실험군과 3D프린팅 법으

로 제작한 조밀한 (0 % 기공도)실험군은 유사한 값을 보였지만,피로강

도의 경우에는 두 실험군에서 유의한 차이가 관찰되었다 (p>0.05).즉,

3D 프린팅 법으로 제작한 실험군의 경우 시편의 거친 표면과 제작공정

중에 형성된 제조 결함 등에 의해 피로 한계가 낮게 측정된 것으로 보였

다.또한 3D프린팅 법으로 제작한 기공도 30%인 EXP2-4의 피로한계

가 기공도 40%인 EXP2-5의 피로한계보다 다소 낮은 값을 보여 전단

압축 강도 결과와 유사한 경향을 보였다.즉,다공성 시편에서 기공도의

차이뿐만 아니라 기공의 형상 차이도 시편의 기계적 특성에 크게 영향을

주는 것이 관찰되었다.3D 프린팅 법으로 제작한 다공성 실험군의 기계
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적 특성이 기계가공법으로 제작한 실험군 보다 낮게 측정되었는데,다공

성 시편의 경우 실제 임상에서 사용하는 과정 중에 다공성 부위로 신생

골이 성장해 채워지면서 티타늄-골 조직 복합체를 형성할 수 있으므로

식립 후 일정 기간이 경과되면 부족했던 기계적 특성은 다소 회복될 수

있을 것으로 예상할 수 있다.그러나 최근까지 그에 대한 연구 결과는

아직 보고된 바 없으므로 추가적인 연구가 필요할 것으로 보인다.

Hrabe등(2013)은 Ti-6Al-4V 합금 분말을 이용하여 EBM법으로 제

작한 다공성 구조체에 대한 골아세포의 부착,분화 및 골 유착 등을 측

정하였는데,다공성 구조체의 응력차폐 감소 효과를 적절하게 평가하기

위하여 동물실험을 추가하는 것이 필요하다고 하였다.Bragdon등(2004)

과 Heinl등(2008)은 만족스러운 골 성장을 위하여 기공도는 50% 이상

이어야 하고 기공의 크기는 50-800㎛ 범위에 있어야 한다고 하였다.

Otsuki등(2006)은 다공성 시편 내부로 골 성장이 진행되기 위하여 기공

들은 서로 연결되어 있어야 한다고 하였는데,2가지 기공도(50%,70%)

와 2가지 기공 크기(250-500㎛,500-1500㎛)를 가지는 시편을 비교 평

가한 결과 기공 크기가 500-1500㎛인 경우에서 기공도에 관계없이 우

수한 골 성장이 관찰되었다고 하였다.Xue등(2007)은 다공성 시편에서

기공 크기가 100㎛ 이하인 경우 골 성장이 불가능하다고 하였으며,평균

기공 크기가 200㎛ 이상인 다공성 구조체에서는 골 성장과 혈관 신생

(vascularization)이 가능할 수 있다고 하였다.Levine(2008)은 크기가

200-500㎛인 기공이 50-75vol% 함유되고,3차원으로 연결된 다공성

구조가 골 성장에 최적이라고 하였다.

Bandyopadhyay등(2010),Fukuda등(2011)및 Jing(2015)등의 연

구 결과에 의하면 크기가 최소 150㎛ 이상인 기공을 20% 이상 함유하

는 다공성 티타늄 시편에서 적절한 세포 성장이 관찰되었다고 하였다.

vanBael등(2012)은 in-vitro연구에서 SLM법으로 제작한 기공 크기가

1,000㎛인 다공성 티타늄 임플란트가 기공 크기가 500㎛인 임플란트 보

다 세포 밀도와 대사 활동이 유의하게 증가되었다고 보고하였다.그러나

in-vitro환경은 임플란트 주변의 산소와 영양 공급이 일정한 in-vivo환
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경과는 크게 차이가 있을 수 있다.vanderStok등(2013)은 invivo연

구에서 Ti-6Al-4V 합금으로 제작한 기공 크기가 490㎛이고 기공도가

68%와 88%인 다공성 임플란트를 골 피질결손증이 있는 쥐(rat)에 식

립하여 평가한 결과 기공도에 관계없이 2가지 임플란트 모두 우수한 골

형성이 관찰되었다고 하였다.기공 크기가 710㎛인 다공성 임플란트(Wu

등,2013)와 기공 크기가 1,100㎛인 임플란트(Yang등,2014)를 양의 경

추부에 식립한 연구에서도 모든 실험군에서 계면이 안정될 수 있도록 충

분한 골 형성이 진행된 것이 관찰되었다고 하였으며,그 결과를 적절한

다공성 구조 예측에 사용할 수 있다고 하였다.즉,기공 크기가 490-

1,100㎛인 다공성 티타늄 임플란트의 경우 invivo에서 만족할만한 성능

을 발휘할 수 있을 것으로 예상할 수 있다고 하였다.따라서 본 연구에

서는 크기가 200-600㎛ 범위인 기공을 형성한 다공성 티타늄 임플란트

시편을 대상으로 평가하였다.

본 연구에서 관찰된 결과를 분석하면 다공성 티타늄 임플란트에서 탄

성계수를 충분히 감소시키기 위해서는 기공도가 30% 이상 되어야 하고,

이후 기공도 40% 까지는 강도가 크게 감소될 가능성이 적으므로 적용

부위에 적절한 기공도와 기공 형상 등을 결정하여 다공성 구조체 제작에

적용할 수 있을 것으로 보인다.또한 피로강도 등의 기계적 특성은 형성

되는 기공에 따라 크게 감소되어 실제 임상 적용시 적절한 내구성 유지

가능성 평가에서 장애물로 작용될 수 있지만,티타늄 임플란트에 형성된

기공에 신생 골이 성장해 들어가 채워져 복합체로 전환될 경우에는 부족

했던 기계적 특성이 다소 보완될 수도 있으므로 다공성 티타늄 임플란트

-신생 골 복합체가 형성될 수 있는 기간과 형성된 복합체의 기계적 특

성 평가에 대한 추가 연구를 제안하고자 한다.
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Ⅵ.결 론

기공도를 0%,10%,20%,30% 및 40%로 조절한 다공성 티타늄 임

플란트의 구조와 특성을 평가하여 얻은 결과는 다음과 같다.

1.다공성 티타늄에서 기공도가 증가될수록 폐쇄 기공이 증가하여 시편

의 밀도는 감소하는 양상을 보였다.

2.Micro-CT 분석에서 시편 내부와 외부에 형성된 제조 결함을 볼 수

있었으며,이러한 제조 결함이 기계적 특성 평가에서 큰 편차의 원인

으로 보였다.

3.3D프린팅으로 제작한 다공성 티타늄 시편의 연신율은 기공도가 증가

할수록 크게 감소되었다.다공성 임플란트에서 중심부 형성한 코어는

물성에 유의한 영향을 주지 않았다.

4.10% 기공만으로도 전단압축강도는 50% 정도 감소되었으며,기공도

30%와 40% 실험군에서의 기공도 증가는 전단압축강도에 유의한 영

향을 주지 못한 것으로 보였다.

5.10% 기공만으로는 탄성계수의 유의한 감소를 기대할 수 없었으며,

다공성 티타늄 시편에서 충분하게 감소된 탄성계수를 얻기 위해서는

30% 이상의 기공도가 필요한 것으로 보였다.
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-ABSTRACT-

Effectofporefractionsonthemechanical

propertiesoftitanium specimensprepared

byselectivelasersintering

Yun-JeongOh,D.D.S.,M.S.D.

DepartmentofDentalBiomaterialsScience,

GraduateSchool,SeoulNationalUniversity.

(DirectedbyProf.Bum-SoonLim,Ph.D.)

Titanium and itsalloysarepromising materialsused forbone

implantsbecauseoftheiruniquepropertiessuch ashigh specific

strength,excellentbiocompatibilityandcorrosionresistance.Unfortu-

nately,the mechanicalincompatibility between solid titanium and

humanbonehaslimitedtheirapplications.ThemismatchinYoung's

modulusbetweentitanium implantandhumanbonemayleadtobone

resorptionandimplantlooseningassociatedwiththe“stressshielding”

effect.Porousstructureintitanium isfavoredtodecreaseYoung's

modulusbyincreasingporosity,whichcansolveproblemsassociated

with the“stressshielding”effect.Inaddition,poroustitanium can

promotethetransportofbody fluid and stimulateboneingrowth,

whichishelpfultoimprovethefixationofimplantstothebone.The

useof3D printingfordentalimplantgivesgreaterdesignfreedom

than conventionalmanufacturing techniquesand alsoallowsusto

combine solid and porous sections for optimum strength and

biologicalperformance.Thepurposeofthisstudywastoevaluatethe

effects ofporosity ofthe porous titanium implanton the shear

compressiveproperties.
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Cylinder-shaped(6㎜ × 15㎜)3D printing specimenswithfive

differentporosity(0,10,20,30,and40%)werefabricatedbythe

selectivelasersintering(SLS)methodusingTi-6Al-4Valloypowders.

Specimen sandblasted subsequenttomachining ofTi-6Al-4V alloy

was used as control.Twenty specimens were prepared in each

experimentalgroup.Poroustitanium specimenswerecharacterizedby

densitymeasurement,micro-CT scanandSEM analysis.Theshear

compressive properties (yield strength,modulus) of experimental

groupswerealsoinvestigated.DatawereanalyzedwithANOVA (α=

0.05),Tukeymultiplecomparisonstest(WINKS 4.62),andWeibull

analysis.Followingresultswereobserved.

1.Densityofporoustitanium specimenswasdecreasedwithincreasing

porositywhichmayproducethelargeamountofclosedpores.

2.Someinternalandexternalflawsinporousspecimenswereobser-

vedbymicro-CTscan,anditmaycausethelargescattereddata

inmechanicaltest.

3.Ductilityoftitanium implantfabricatedby3Dprintingwassignifi-

cantlyreducedwithincreaseofporosity.Solidcoreadditionto

the porous implants did notgive any positive effecton the

mechanicalproperties.

4.Shearcompressivestrengthofexperimentalgroupswith10% poro-

sitywasmuchlowerthanthosewith0% porosity(reductionby

about50%),buttherewerealmostno significantdifferences

between30% porosityand40% porosityintheshearcompressive

strengthofporousspecimens.

5.As10% porositycouldnotreducetheshearcompressivemodulus

sufficiently,somorethan30% porositywasnecessaryforporous

titanium specimenstogetproperlow modulus.

KeyWords:3Dprinting,selectivelasersintering(SLS),titanium

implant,porosity,mechanicalproperties
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