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초  록 

 

척추 임플란트 소재로서의 사용에 있어 가장 대표적으로 사용되

는 금속 소재는 인간의 뼈에 비해 지나치게 높은 기계적 물성으로 

응력 차폐 현상을 일으킨다. 이에 고분자 소재가 대체재로 많은 주

목을 받았다. 폴리에테르에테르케톤(polyetheretherketone, PEEK)은 다

른 고분자 소재들에 비해 높은 탄성률 및 기계적 강도를 지니면서 

부반응을 일으키지 않는 화학적 안정성으로 생체 적합성을 지닌다. 

생분해성 폴리락트산(poly(lactic acid), PLA)은 척추 임플란트에 적용 

시 인체 내에서 자연적으로 분해되어 추후 제거 수술이 필요가 없

고, 다른 생분해성 고분자들에 비해 생분해성 속도와 기계적 물성이 

적절한 균형을 이루고 있는 장점이 있다. PEEK와 PLA는 척추 임플

란트 소재로의 응용 가능성으로 많은 연구가 진행되었다. 하지만 고

분자 소재는 뼈를 성장시키는 생체 활성 능력이 없고, 기계적 물성 

또한 인간의 뼈보다 낮아 강화가 필요하다.  

본 연구에서는 고분자 소재에 생체 활성을 부여하기 위해 하이드

록시아파타이트(hydroxyapatite, HA)를 첨가하여 복합재를 제작하였다. 

HA는 인간 뼈의 주요 성분으로, 표면에서 인산칼슘 층을 성장시킬 

수 있는 생체 활성 물질이다. 하지만 고분자 소재에 HA를 첨가 시 
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HA의 높은 표면 에너지와 기지재와의 낮은 친화력으로 인해 복합

재 내에서 HA가 강하게 응집되며 소재의 기계적 강도를 떨어뜨렸

다. 그리하여 HA를 첨가하여도 기계적 강도의 과도한 저하를 피할 

수 있도록 HA를 적절히 개질 후 첨가하고, 기계적 물성 강화 충전

재를 추가로 사용하여 생체 활성과 기계적 물성이 함께 형성된 

PEEK 및 PLA 복합재를 제작하였다.  

첫번째로 HA의 표면을 실란계 커플링제로 개질하여 PEEK에 첨

가하였다. 실란계 커플링제로 개질된 HA (m-HA)는 커플링제의 유기 

말단기를 통해 PEEK와 상호작용하여 계면접착력을 향상시켰다. 개

질하지 않은 HA를 첨가 시 굴곡 강도가 강하게 감소하였던 것과 

달리 개질한 m-HA를 10 wt% 첨가 시 PEEK 수지의 굴곡 강도를 유

지하였고, 함량을 20 wt% 이상으로 늘려도 강도가 4%만 감소하였다. 

복합재의 파단면 관찰 결과 m-HA는 HA에 비해 복합재 내에서 응

집되는 경향이 작고 분산이 더 잘 되었다. 이에 탄소계 충전재인 그

래핀 옥사이드(graphene oxide, GO)와 탄소 섬유(carbon fiber, CF)를 추

가로 첨가하여 기계적 물성을 강화하였다. 그 결과 탄성률이 10 GPa

에 달하고 굴곡 강도가 160 MPa 이상인, 피질골과 유사한 수준의 기

계적 물성을 가지는 복합재를 얻었다. 이 복합재는 인공 생체 용액 

내에서 인산칼슘 층을 성장시키며 생체 활성을 보였다.   

다음으로는 HA의 형태를 개질하여 막대 형태의 HA 나노 입자가 
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아닌 섬유 형태로 합성하여 첨가하였다. 제작된 종횡비 40 정도의 

HA 나노 섬유(HA nanofiber, HANF)는 복합재 내에서 나노 입자들보

다 뛰어난 기계적 물성 강화 효과를 주어 PEEK/HANF의 굴곡 강도

는 PEEK 수지보다 높았다. 나노 입자보다 낮은 표면적으로 복합재 

내에서 응집되는 경향이 작다는 점도 강도 향상에 영향을 주었다. 

CF를 추가로 첨가하여 기계적 물성을 더 강화하였고, 최종적으로 

탄성률 10 GPa 이상, 굴곡 강도 200 MPa에 달하는 피질골에 준하는 

기계적 물성을 지닌 복합재를 얻었다. 이 복합재는 인공 생체 용액

에서 인산칼슘을 성장시키며 생체 활성을 보였다.  

마지막으로 HANF를 PLA에 첨가시켜 척추 임플란트 소재로 응용 

가능한 생분해성 고분자 복합재를 만들었다. PEEK 복합재에서와 마

찬가지로 PLA에 HANF 첨가 시 PLA 수지보다 높은 탄성률과 굴곡 

강도를 얻었다. 이에 생분해가 되는 약 5 mm 길이의 폴리글리콜산

(poly(glycolic acid), PGA) 단섬유를 기계적 물성 강화를 위해 추가로 

첨가하여 기계적 물성을 가장 효과적으로 향상시키는 HANF와 PGA 

단섬유의 함량을 찾았다. 그 결과 탄성률 7.9 GPa, 굴곡 강도 124 

MPa의 피질골의 기계적 물성 범위에 드는 복합재를 얻었다. 역시 

인공 생체 용액 실험에서 생체 활성을 띠는 것을 관찰하였다.  

본 연구에서는 고분자 소재의 생체 활성 향상을 위해 HA를 첨가

할 시 기계적 강도가 저해되는 기존의 문제를 피하고자 HA를 개질
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하여 사용하였다. HA의 개질은 표면을 실란계 커플링제로 개질하여 

고분자 기지재와의 친화력을 높이는 방식과 형태를 종횡비가 큰 섬

유로 제작하여 기계적 물성을 강화시키는 두 방식으로 진행되었다. 

두 방식 모두 효과를 보여 개질한 HA를 첨가시켰을 때 수지의 강

도를 유지하거나(PEEK/m-HA) 심지어는 향상시켰으며(PEEK/HANF, 

PLA/HANF) 충전재의 분상 상태가 개선되었다. 이에 PEEK 복합재

에는 GO와 CF를, PLA 복합재에는 PGA 단섬유를 추가로 넣어 고분

자 복합재의 기계적 물성을 피질골의 수준까지 올렸다. 이와 같이 

생체 활성과 기계적 물성이 동시에 향상된 PEEK 및 PLA 복합재는 

척추 임플란트 소재로서의 응용 가능성이 높다.  

 

주요어: 폴리에테르에테르케톤, 폴리락트산, 하이드록시아파타이트, 

고분자 복합재, 탄소 섬유, 폴리글리콜산 섬유 

 

학  번: 2017-24777 
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I. 서론 

 

1. 연구의 배경 

 

1.1 척추 임플란트를 위한 고분자 복합재료 

 

척추 유합 과정에서 뼈의 회복을 효과적으로 돕기 위해서 척추 

임플란트 소재는 기계적 물성, 생체 적합성, 그리고 생체 활성의 측

면에서 여러 조건을 만족하여야 한다. 척추를 보조할 수 있는 충분

한 기계적 물성, 인체 내에서의 비독성, 소재 표면에 인회석을 성장

시킬 수 있는 능력(생체 활성), 그리고 뼈에 직접적으로 접합할 수 

있는 능력(골접합성) 등이 그에 해당한다. 척추 임플란트를 위해 대

표적으로 사용되어 온 소재는 금속이다. 특히 티타늄 합금 소재는 

뛰어난 기계적 물성과 생체적합성으로 많은 주목을 받았다[1, 2]. 그

러나 금속 소재들은 일반적으로 100 GPa 이상의 탄성률을 지니는데, 

이는 인간 피질골의 탄성률 범위(7 ~ 30 GPa)보다 훨씬 높은 수치이

다[3]. 이러한 인간 뼈에 비해 지나치게 높은 탄성률은 금속 척추 임

플란트 소재에서 흔히 발견되는 현상으로, 응력 차폐 현상의 원인이 

된다. 응력 차폐 현상이란, 뼈-임플란트 접합체에 힘이 가해졌을 때 

더 단단한 임플란트 소재가 대부분의 힘을 감당하게 되는 것이다. 

볼프의 법칙(Wolff’s law)에 따르면 동물의 뼈는 그에 가해지는 부담

이나 충격에 따라 변형되어, 자라나는 뼈에 지속적으로 힘이 가해지

면 그에 대응하기 위해 뼈는 더욱 강해진다. 탄성률이 지나치게 높
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은 금속 임플란트 소재 사용 시, 자라나는 뼈가 힘을 제대로 받지 

못해 단단하게 성장하지 못하고 심한 경우 퇴화된다. 이는 금속 임

플란트 소재의 단점으로, 합금 제작을 통해 탄성률을 낮추려는 많은 

연구들이 진행되어왔지만, 여전히 50 GPa를 훨씬 웃도는 탄성률을 

지니고 있어 보다 근본적인 해결책이 필요하였다.  

이와 같은 상황에서 금속보다 훨씬 낮은 탄성률을 지닌 고분자 

소재가 대체재로서 주목을 받았다. 비분해성 고분자로는 초고분자량 

폴리에틸렌(ultrahigh-molecular-weight polyethylene, UHMWPE), 폴리메

틸 메타크릴레이트(poly(methyl methacrylate), PMMA), 그리고 폴리에

테르에테르케톤(polyetheretherketone, PEEK) 등이, 생분해성 고분자로

는 폴리락트산(poly(lactic acid), PLA), 폴리글리콜산(poly(glycolic acid), 

PGA), 그리고 폴리카프로락톤(polycaprolactone, PCL) 등이 주로 연구

되어왔다. 생분해성 고분자를 사용할 경우 추후 임플란트 제거 수술

이 필요 없다는 장점이 있다. 하지만 고분자 소재 역시 그대로 사용

하기엔 부족한 부분들이 있다. 100 GPa 이상의 지나치게 높은 탄성률

을 지녀 문제가 되었던 금속 소재와 달리 고분자 소재들의 탄성률

은 피질골의 탄성률 범위인 7 ~ 30 GPa보다 낮아 응력 차폐 현상은 

발생하지 않는다. 그러나 임플란트 소재가 인간 뼈에 비해 기계적 

물성이 낮으면 임플란트와 뼈 사이의 미세 움직임(micro-motion)이 

늘어나 임플란트가 제대로 고정되지 못해 환자들에 통증을 유발할 

수 있다[4]. 따라서 고분자 소재의 기계적 물성을 보완하여 피질골과 

유사한 수준의 탄성률과 강도를 지닐 수 있도록 하여야 한다.  

이에 더해, 고분자 소재들은 기본적으로 생체 비활성(bioinert) 물

질이다. 이러한 비활성 소재는 인체 내에서 외부 물질로 인식되어 
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인체 내 삽입 시 세포 조직에 뒤덮인다. 따라서 비활성 소재들은 뼈

와 직접적인 접촉이 아닌 섬유층을 매개로 연결이 되는 형태적 고

정(morphological fixation) 상태가 된다. 반면 생체 활성 소재는 생체 

시스템 내에서 특정 반응을 불러일으키며 뼈와 직접적인 접합이 가

능하며, 이를 골접합(osseointegration) 상태라고 한다[3]. 골접합을 이

루는 생체 활성 임플란트 소재들은 더욱 복잡한 응력을 견딜 수 있

으며 이는 뼈의 성장 및 회복을 촉진시킨다. 따라서 고분자 소재가 

생체 활성을 지닐 수 있도록 하는 것이 중요하다. 이와 같이 고분자 

소재는 크게 기계적 물성과 생체 활성의 두 측면에서 보완이 필요

하며 복합재의 제작을 통해 해결책을 찾아야 한다. 

 

1.2 하이드록시아파타이트(Hydroxyapatite, HA) 

 

고분자 소재에 생체 활성을 부여하기 위해 생체 활성 물질들을 

충전재로 첨가하여 복합재를 만드는 연구들이 많이 진행되어 왔다. 

생체 활성이란 골조직과 직접적이고 강한 결합을 이루는 소재의 특

성을 의미하며, 이 때 이 골접합은 생체 활성 소재의 표면에서 성장

하는 인산칼슘 층을 매개로 이루어진다. 하이드록시아파타이트

(Hydroxyapatite, HA)는 대표적인 생체 활성 세라믹 소재로, 화학식은 

Ca10(PO4)6(OH)2이다. 사람의 뼈는 50에서 70%가 칼슘을 포함한 무기

질로 이루어져 있는데, 이 무기질의 대표적인 성분이 바로 HA이다

[5]. 다만 실제 뼈에서는 HA의 OH-가 CO3
2-와 같은 이온으로 소폭 

치환된 carbonated HA 상태로 주로 존재한다. 이와 같이 뼈와의 구조

적 유사성으로 생체 적합성을 지니는 HA는 인체 내 삽입 시 많은 
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단백질 및 섬유 조직들과 상호작용을 일으킨다. 이 과정에서 HA 표

면 주위는 약산성을 띠게 되는데, 이로 인해 표면의 일부 칼슘 및 

인산 이온들이 녹아 나가면서 기존 인체 내에 있던 이온들과 합쳐

지며 주변의 칼슘 및 인산 이온의 농도가 높아진다. 이온 농도가 포

화 상태에 다다르면, 인산칼슘이 다시 HA의 표면 위로 침전하게 되

면서 인산칼슘 층이 표면 위에 성장하게 된다[3]. 인산칼슘 층은 결

정화 과정을 거치면서 뼈의 주 성분인 인회석(apatite)이 되는데, HA

의 이와 같은 뼈를 성장할 수 있는 능력을 골전도성

(osteoconductivity)이라고 한다. HA의 골전도성을 이용하고자, 고분자

에 HA를 첨가하여 생체 활성 복합소재를 만드는 연구들이 많이 진

행되어왔다.  

HA는 침전, 졸-겔(sol-gel), 열수(hydrothermal) 처리, 에멀전, 생체모

방 침착(biomimetic deposition), 전착(electrodeposition) 기술과 같이 다

양한 방법으로 합성될 수 있는데, 침전 방법이 가장 많이 사용되는 

방법이다[6-11]. Ca2+, PO4
3-, 그리고 OH- 이온을 지니는 재료를 각각 

수용액 상태로 녹인 후 혼합해 침전 결과물을 얻어 내는 간단한 방

법이다. 대표적 예시로 다음과 같은 화학식으로 HA를 합성하는 방

법이 있다[12]:  

10 Ca(OH)2 + 6 H3PO4 → Ca10(PO4)6(OH)2 + 18 H2O 

10 Ca(OH)2 + 6 (NH4)2HPO4 → Ca10(PO4)6(OH)2 + 18H2O + 12 NH3 

10 Ca(NO3)2+ 6 Na2HPO4 + 2H2O → Ca10(PO4)6(OH)2 + 12 NaNO3 + 8 HNO3 

이 때 이온 수용액들을 혼합하는 속도, 반응 온도, 침전 후 aging 시

간 등에 따라 합성 결과물의 크기 및 형태 등이 달라진다.  
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1.3 폴리에테르에테르케톤(Polyetheretherketone, PEEK) 

 

폴리에테르에테르케톤(Polyetheretherketone, PEEK)은 방향족의 주 

사슬 내 케톤과 에테르 작용기의 조합으로 연결된 폴리아릴에테르

케톤 계의 반결정성 열가소성 플라스틱으로 1978년 처음 개발되었

다. PEEK는 방향족의 디할라이드 케톤(aromatic dihalide ketone)과 비스

페놀(bisphenol) 사이의 아로마틱 친핵성 치환(aromatic nuclephilic 

substitution) 반응을 통해 중합된다. 반응물로는 할라이드 그룹 중 쉽

게 치환이 되는 불소 작용기를 지닌 4,4’-디플루오로벤조피논(4,4’-

difluorobenzophenone)이 선호되며, 비스페놀로는 하이드로퀴논

(hydroquinone)이 주로 사용된다. 아릴 할라이드의 낮은 반응성 때문

에, 그리고 쉽게 고체화되는 PEEK 올리고머를 녹이기 위해 반응은 

300 ℃ 이상의 높은 온도까지 올려 진행이 된다. 따라서 용매 역시 

123 ℃에서 녹고 379 ℃에서 끓는 디페닐술폰(diphenyl sulfone)을 사용

하며, 탄산칼륨이 촉매로 추가된다. 방향족 벤젠링 사슬로 구성된 

안정된 화학적 구조로 인한 뛰어난 내화학성으로 황산을 제외한 어

떤 유기 용매에도 녹지 않으며, 이 외에도 우수한 기계적 물성, 내

열성, 내부식성, 그리고 생체적합성을 장점으로 지닌다[13, 14]. 이러

한 특징으로 인해 항공 우주, 자동차, 전기 등의 산업에서 부품을 

제작하는 데 많이 사용되는데, 비교적 최근 주목받고 있는 활용분야

가 바로 척추 임플란트 소재이다. PEEK는 약 4 GPa의 탄성률을 지니

는데, 이는 임플란트 소재로 고려되는 다른 고분자 소재인 

UHMWPE의 약 0.8 - 1.6 GPa의 탄성률과 PMMA의 약 1.5 - 4.1 GPa보

다 높고 피질골의 탄성률에 가까운 값이다[13]. 따라서 금속을 대체
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할 수 있는 소재로 많은 주목을 받고 있다.  

앞에서 언급하였듯, 고분자 소재의 생체 활성 개선을 위해 HA를 

첨가한 복합소재 연구가 많이 진행되어왔고, PEEK에도 HA 나노입자

를 첨가한 복합소재 연구가 보고되었다. 연구 사례들은 HA로 강화

된 PEEK 복합소재가 PEEK에 비해 더 우수한 세포 증식 및 골아세

포 성장 능력을 보였다고 보고했다[15]. 체외 실험으로 인공 생체 용

액(simulated body fluid, SBF)에서 생체 활성을 시험해 보았을 때 HA

가 첨가된 복합소재는 인회석을 잘 성장시키는 모습이었으며, 인체 

내에 직접 삽입 후 경과를 살펴보았을 때 복합소재가 일반 PEEK에 

비해 더 높은 수준의 골접합을 이루고 있었고 새로운 뼈의 성장 또

한 촉진시켰다고 보고했다[16, 17]. 하지만 HA 나노 입자의 높은 표

면 에너지와 고분자 PEEK와 무기물 HA 사이의 낮은 친화력으로 인

해 HA는 복합재 내에서 고르게 분산되지 못하고 응집되는 현상이 

여러 연구들에서 문제점으로 지적되었다[18, 19]. 이러한 응집으로 인

해 복합재의 조기 파단이 촉진되면서 기계적 강도가 저하된다. 따라

서 HA를 PEEK에 첨가하여 사용할 때 기계적 강도가 저하되지 않

도록 하는 방안이 필요하다.   

 

1.4 폴리락트산(Poly(lactic acid), PLA) 

 

폴리락트산(Poly(lactic acid), PLA)은 젖산의 축합중합 혹은 락타이

드의 개환중합을 통해 합성되는, 지방족 폴리에스터 계열의 고분자

이다. 단량체인 젖산과 락타이드는 키랄(chiral) 분자로, 단량체의 광

학 이성질체에 따라 PLA는 poly(L-lactic acid) (PLLA), poly(D-lactic acid) 
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(PDLA), 그리고 poly(D,L-lactic acid) (PDLLA)의 세 형태로 존재한다. 

PDLLA는 무정형의 비결정성인 반면, PLLA와 PDLA는 이소택틱

(isotactic) 배열을 가지며 반결정성이다. 이로 인해 PLLA와 PDLA의 

기계적 물성이 일반적으로 PDLLA 보다 높고, 따라서 상업화된 제품

은 대부분 PLLA 또는 PDLA이다. 그 중에서도 PLLA 제품이 더 많

이 판매되는데, 이는 단량체인 젖산과 락타이드가 대부분 L- 형태로 

존재하기 때문이다. 이후 본문에서 언급되는 PLA는 모두 PLLA이다.  

PLA는 다른 지방족 폴리에스터 폴리글리콜산(poly(glycoic acid), 

PGA), 폴리카프로락톤(polycaprolactone, PCL)과 함께 대표적인 생분해

성 고분자로, 척추 임플란트 소재로의 응용 가능성으로 관심을 받았

다. 생분해성 고분자가 척추 임플란트 소재로 쓰이면 인체 내에서 

자연스럽게 생분해가 되기 때문에 기존의 금속 임플란트와 같은 비

분해성 임플란트를 제거하기 위한 추가 수술이 필요 없다는 장점이 

있다. 세 고분자들 중 가장 기계적 물성이 높은 것은 PGA로, 6 GPa 

이상의 탄성률을 지녀 엔지니어링 플라스틱 수준의 물성을 나타낸

다[20]. 하지만 PGA는 셋 중 가장 생분해 속도가 빨라 6 - 12개월 이

내에 모두 분해가 되는데, 이는 뼈가 충분히 재생되기에 부족한 시

간이라 PGA를 임플란트 소재로 사용하는 것에는 무리가 있다[21]. 

반면 PCL의 경우 생분해 기간이 24개월로 충분하지만, PCL은 탄성

률이 0.3 GPa 밖에 되지 않는 매우 약한 소재라 역시 임플란트 소재

로 사용하기 어렵다[22]. PLA는 약 24개월의 생분해 기간을 지니면

서 탄성률은 2.7 - 4.1 GPa 정도에 이른다는 점에서 세 고분자들 중 

생분해 속도와 기계적 물성이 균형을 잘 이루고 있다[20]. 따라서 척

추 임플란트 소재로의 응용 가능성이 높아 많은 연구 사례들이 보
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고되고 있다.  

HA의 첨가를 통한 고분자 소재의 생체 활성 개선 연구가 PLA에

서도 진행되어왔다. PLA의 경우에도 HA의 첨가 후 SBF 용액에서 

진행한 체외 실험에서 인산칼슘을 성장시키며 생체 활성을 보였다

[23]. 하지만 역시나 기계적 강도가 감소하는 문제가 있었다. 예시로 

Hong의 연구에서 0 ~ 20 wt%의 HA를 첨가한 PLA/HA 복합재의 강도

가 PLA 수지보다 낮은 것이 관찰되었으며, 첨가한 HA의 양이 늘어

날수록 강도는 점점 더 감소하는 경향을 보였다[24]. HA의 높은 표

면 에너지와 PLA와 무기물 HA 사이의 낮은 친화력으로 생기는 HA

의 응집이 문제로, 척추 임플란트 소재로의 사용을 위해서는 이 문

제가 해결이 되어야 한다.  
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2. 연구의 범위 및 목적 

 

티타늄 합금을 비롯한 금속 척추 임플란트 소재들은 인간 피질골

에 비해 지나치게 높은 탄성률을 지니고 있어 응력 차폐 현상을 일

으키며 뼈의 성장을 저해할 수 있다. 이에 피질골의 기계적 물성과 

훨씬 유사한 고분자 소재들이 대안의 소재로 주목을 받고 연구되어 

왔다. 본 연구에서는 타 고분자 소재들보다 기계적 물성이 피질골에 

더 가까운 비분해성 PEEK와 분해 속도와 기계적 물성이 잘 균형을 

이루고 있는 생분해성 PLA를 선택하여 척추 임플란트 소재로 응용

이 가능한 고분자 소재를 만들고자 하였다. 임플란트 소재가 뼈의 

재생을 효과적으로 보조하기 위해서는 탄성률을 비롯한 기계적 물

성이 피질골 수준에 달하고, 생체 활성을 띠어 뼈를 성장시킬 수 있

어야 한다. 따라서 고분자 소재의 기계적 물성 강화와 생체 활성 개

선을 위한 복합재료 연구가 진행되어왔다. 일반적으로 생체 활성 물

질인 HA를 고분자에 첨가하여 복합재 제작 시 생체 활성은 개선이 

되었다. 하지만 HA와 고분자 기지재와의 낮은 친화력으로 인해 복

합재의 파단이 촉진되어 기계적 물성은 저해되는 문제가 발생하였

다. 이로 인해 HA를 첨가하면서 기계적 물성까지 향상시키는 것이 

어려웠고, 많은 기존의 고분자 복합재 연구들이 HA 첨가를 통한 생

체 활성 개선에만 집중하거나 HA 없이 기계적 물성 강화에만 집중

하는 양상을 보였다. 하지만 임플란트 소재로의 효과적인 응용을 위

해서는 고분자의 기계적 물성과 생체 활성이 모두 개선되는 것이 

중요하다. 그리하여 본 연구에서는 기계적 물성과 생체 활성이 동시
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에 개선된 고분자 복합재의 개발을 목표로 하였다. 그를 위해 HA를 

첨가하였을 때 기계적 물성이 저해되는 것을 피할 수 있도록 HA를 

적절한 방식으로 개질하여 사용하였다.  

II장에서는 HA 나노 입자의 표면을 실란계 커플링제로 개질하여 

HA와 PEEK 기지재 사이의 친화력을 높이는 데 초점을 두었다. 실

란계 커플링제는 반응성이 높아 HA의 표면 작용기와 반응이 잘 일

어나며, 커플링제의 유기 작용기를 이용해 무기물 충전재와 고분자 

기지재 사이의 다리 역할을 해줄 수 있다. HA 표면의 실란계 커플링

제를 통해 PEEK와의 상호작용을 향상시켜 궁극적으로 복합재 내 

HA의 응집을 줄이고 분산성을 높이고자 하였다. 이를 통해 복합재

의 파단을 지연시키고 기계적 물성의 저해를 피하고자 했다. 추가적

인 기계적 물성의 강화를 위해서는 그래핀 옥사이드(graphene oxide, 

GO)와 탄소 섬유(carbon fiber, CF)를 사용하였다. 물성 향상을 위해 

최적의 GO 함량을 찾고 CF의 함량을 조절해가며 탄성률 및 강도의 

변화를 관찰하여 피질골에 준하는 기계적 물성을 복합재가 가질 수 

있게 하였다. 그렇게 PEEK에 표면 개질된 HA와 GO 및 CF를 함께 

첨가하여 기계적 물성과 생체 활성을 동시에 개선하고자 했다.  

III장에서는 HA의 형태를 개질하여 사용하였다. 일반적으로 고분

자 복합재에 사용되는 구형 혹은 막대 형태의 나노 입자가 아닌, HA 

나노 섬유(HA nanofiber, HANF)를 직접 합성하여 복합재에 첨가하였

다. 기지재와의 친화력을 높이는 방식이 아닌, 종횡비가 높은 섬유 

형태의 충전재가 지니는 기계적 물성 강화 효과를 이용해 HA 나노 

입자 첨가 시 나타나는 강도의 저하를 피하고자 하였다. 추가적인 

기계적 물성의 강화를 위해 CF를 첨가하였고, HANF와 CF의 함량을 
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조절하며 복합재의 기계적 물성이 피질골 수준에 달할 수 있도록 

하였다. PEEK에 HANF와 CF를 함께 첨가하여 기계적 물성과 생체 

활성을 동시에 개선하고자 했다.  

마지막으로 IV장에서는 III장에서 적용했던 HANF를 생분해성 

PLA 소재에 적용시켜 보았다. PLA/HANF 복합재 제작을 통해 HA 

첨가로 인한 기계적 물성 저하를 피하였다. 기계적 물성의 추가적인 

강화를 위해서는, 복합재 제작 후에도 생분해성을 유지하기 위해 

CF가 아닌 역시 생분해성 소재인 PGA 섬유를 이용하였다. PEEK에 

HANF와 PGA 섬유를 함께 첨가하여 생체 활성을 나타내면서 기계

적 물성이 피질골 수준에 달하는 최적의 충전재 조합을 찾았다.  

이와 같이 본 연구에서는 HA가 포함된 고분자 복합재를 제작하

는 데 있어 기계적 물성이 저하되는 것을 막고자 HA를 두 가지 방

식으로 개질하였다. 여기에 기계적 물성 강화를 위한 충전재를 추가

로 첨가하여 기계적 물성이 피질골 수준에 달하면서 생체 활성을 

나타내는 고분자 복합재를 제작하였다. 
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그림 I-1. (a) 4,4’-디플루오로벤조피논, (b) 하이드로퀴논, (c) PEEK의 

         화학적 구조 
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그림 I-2. (a) L-락타이드, (b) D-락타이드, (c) PLLA의 화학적 구조 
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그림 I-3. PEEK와 PLA 복합재 제작 모식도 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



15 

 

 

II. PEEK/개질된 GO/개질된 HA/CF 복합재의 

제조 및 특성 평가 

 

1. 서론 

 

PEEK 고분자의 생체 활성 개선을 위해 HA 나노 입자를 첨가하는 

연구들이 진행되어왔고, 체외 및 체내 삽입 실험 모두에서 PEEK/HA 

복합재가 생체 활성을 띠는 것이 확인되었다[15-17]. 하지만 HA의 

첨가는 복합재의 탄성률은 향상시켰지만, 기계적 강도를 떨어뜨리는 

현상이 관찰되었다. 한 예시로 Pan의 연구에서 PEEK에 10 wt%의 

HA를 첨가하자 20% 가까이 인장 강도가 감소하였고, 30 wt% 첨가 

시에는 50% 감소하였다[25]. 34 - 38 mJ/m2인 PEEK 표면 에너지에 비

해 HA의 표면 에너지는 1.2 - 1.5 J/m2에 달한다. 이에 고분자 PEEK와 

무기물 HA 사이의 낮은 친화력으로 인해 HA는 PEEK/HA 복합재 

내에서 고르게 분산이 되기 보다는 HA끼리 응집되는 경향을 보인

다. 이러한 응집체의 형성이 복합재의 조기 파단을 촉진시키면서 복

합재의 기계적 강도를 감소시킨 것이다. 따라서 복합재 내 HA의 분

산을 개선시키고자 하는 다양한 연구들이 진행되었다. 액상의 PEEK

의 단량체와 HA를 섞어 PEEK를 합성하는 방법, 양친매성의 계면활

성제를 첨가하는 방법, HA의 표면을 개질하는 방법 등이 보고되었다

[26-32]. HA의 화학식은 Ca10(PO4)6(OH)2지만 합성 시 생기는 일부 비

결정 영역에서 P-OH 작용기를 지니고, 이를 매개로 표면 반응이 가
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능하다. 보다 중합이 간단한 PMMA, poly(ethylene glycol), PLA 등의 

경우, HA 표면 작용기에서부터 직접 단량체를 반응시켜 고분자를 중

합하거나, 고분자 사슬을 HA 표면과 반응시키는 등의 방식으로 고

분자를 수식시켜 기지재와의 상용성을 높이는 사례도 있다[24, 28, 33, 

34]. 하지만 중합 조건이 300도 이상의 고온이고 고분자 사슬이 황

산을 제외한 어떤 유기 용매에도 녹지 않는 PEEK의 경우 직접 

PEEK 사슬을 수식하기는 어렵다. 그래서 보다 효과적인 전략으로 

실란계 커플링제로 HA의 표면을 개질한 사례들이 있었다. 대표적으

로 Wang은 HA의 표면 –OH기를 (3-aminopropyl)triethoxysilane (APTES)

와 반응시켜 개질한 뒤 말단기를 다양하게 조절하였다[35]. 실란계 

커플링제는 반응성이 높아 HA 표면에 쉽게 수식할 수 있고, 커플링

제에 달린 말단기를 조절하여 무기물 충전재와 고분자 기지재 사이

의 상용성을 높여줄 수 있다.  

고분자 소재를 임플란트 소재로 활용하기 위해서는 생체 활성 뿐 

아니라 기계적 물성의 측면에서도 추가적인 개선이 필요하다. PEEK

는 고분자 소재들 중 탄성률이 높은 축에 속하지만, 7 GPa 이상의 높

은 탄성률을 지니는 인간의 뼈를 효과적으로 보조해주기 위해서는 

기계적 물성의 강화가 필요하다. 고분자의 기계적 물성 향상을 위한 

연구로 많이 보고된 것은 PEEK에 CF를 첨가한 복합소재를 제작하

는 것이다[36-38]. CF는 뛰어난 탄성률 및 기계적 강도, 내열성을 지

녀 많은 고분자 소재의 강화에 사용이 되어왔고, 생체 내에서 부반

응을 일으키지 않아 임플란트 소재로서의 사용에도 적합하다. 

Sandler 그룹은 CF로 강화된 PEEK 복합소재 연구에서 CF를 15 wt% 

첨가한 후 탄성률 40 %, 인장 강도 50%의 높은 성장률을 보고하였
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다[39]. 하지만 기본적으로 소수성을 띠는 CF를 다량 첨가하게 되면 

복합소재의 소수성을 높이게 된다. 소재의 친수성 표면이 임플란트 

삽입 후 일어나는 세포 흡착 및 증식을 촉진시킨다는 보고가 있어 

CF 첨가를 통해 복합재의 소수성이 지나치게 높아지는 것은 지양해

야 한다[40]. 고분자 복합재에서 기계적 물성 강화를 위해 첨가되는 

또다른 물질로 GO가 있다. GO는 1 wt% 이하의 적은 양으로도 효과

적으로 물성을 향상시킨다고 보고되었다[41, 42]. 더불어 GO는 적은 

함량에서 독성을 띠지 않아 생체에 적합하고, 표면의 산소 작용기 

덕분에 친수성을 띤다[43]. 하지만 GO 역시 표면 에너지가 높은 나

노 크기의 물질이라는 점에서 고분자 내에서 잘 분산되지 못하고 

응집되는 경향이 있다.  

본 장에서는 기계적 물성과 생체 활성의 개선을 위해 PEEK에 개

질된 HA, 개질된 GO, 그리고 CF를 첨가한 4성분의 복합재를 연구

하였다. 일반적으로 고분자 복합재는 용융 압출 과정을 통해 제작되

나, PEEK는 녹는점이 340도 이상으로, 그와 같은 고온에서 압출을 

진행하기 쉽지 않을 뿐 아니라, 국내에 최대 400도 이상으로 설정 

온도를 높일 수 있는 압출기 자체가 몇 대 없다. 따라서 복합재의 

보다 실용적인 제작을 위해 에탄올에서 고분자 기지재와 충전재를 

각각 분산시킨 뒤 교반으로 섞은 후에 걸러서 복합재 파우더를 얻

었다. 그리고 이 파우더로 이후 사출을 진행하여 복합재 시편을 얻

었다. 이 때 교반이 잘 이루어지도록 하기 위해 기지재와 충전재 모

두 파우더 형태를 사용하였다. 나노 크기의 충전재인 HA와 GO는 

실란계 커플링제로 개질하여 PEEK 기지재 내에서의 분산성을 높이

고 PEEK와의 계면 접착력을 높이고자 했다. GO와 CF를 함께 사용
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하여 기계적 물성의 향상을 CF에만 의존하지 않고자 했다. 이는 CF 

첨가를 통한 복합재의 소수성이 지나치게 높아지는 것을 방지하기 

위함이다. 그리하여 본 연구에서는 피질골에 준하는 기계적 물성을 

가지면서, 생체 활성과 친수성을 지니는 PEEK 복합재를 제작하고자 

했다. 그를 위해 복합재의 기계적 물성, 형태학, 체외 생체 활성, 그

리고 표면 접촉각이 분석되었다. 
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2. 실험 

 

2.1 재료 

 

본 연구에 사용된 PEEK는 Victrex의 450PF 제품이며, 평균 입자 

크기는 50 μm, 용융 온도는 343 ℃, 밀도는 1.30 g/cm3이다. Milled CF

는 Zoltek 사의 PX 35 제품을 구매하였고, 평균 길이는 150 μm, 평균 

직경은 7.2 μm, 밀도는 1.81 g/cm3이다. GO 분말은 (주)엘에스켐에서 

구매하였고, 평균 두께는 1.1 - 1.3 nm, 비표면적은 450 m2/g이다. HA는 

Nanjing Emperor Nanomaterials의 HAP04 제품을 구매하였고, 평균 직

경이 20 nm, 평균 길이가 150 - 200 nm, 비표면적이 80 m2/g이다. (3-

Aminopropyl)triethoxysilane (APTES)는 이루켐에서 구매하였고, 밀도가 

0.946 g/mL, covering area가 352 m2/g이다. 숙신산 무수물(Succinic 

anhydride, SAH)은 대정화금에서 구매하였고, 5배 인공 생체 용액

(simulated body fluid, SBF)은 바이오세상에서 구매하였다.   

 

2.2 충전재의 표면 개질 

 

2.2.1 GO의 개질 

 

에탄올 500 mL에 5 g의 GO를 분산시키고 2시간 동안 초음파 처리

(bath sonication)하였다. 이후 APTES 20 mL를 첨가한 후 마그네틱바를 

이용하여 600 rpm으로 빠르게 30분 동안 교반 시켰다. 이후 교반 속
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도를 300 rpm으로 줄이고 실란화 반응을 위해 150 mL의 증류수를 첨

가하였다. 반응은 60 ℃의 oil bath에서 20 시간 동안 진행되었다. 반

응 후 결과물은 원심분리기에서 10000 rpm, 10분 조건으로 걸러졌다. 

이후 잔여 반응물을 씻어내기 위해 증류수로 washing 후 동일 조건

으로 원심분리기로 걸렀으며, 이 washing 과정은 메탄올과 에탄올을 

이용해 추가로 진행되었다. 최종 결과물은 24시간 동안 80 ℃에서 

건조되었으며, 이를 modified GO, m-GO (GO-APTES)로 지칭한다. 개질

에 사용된 APTES의 양은 다음의 식에 따라 결정되었다:  

 

silane treatment amount (g)

=  
𝑎𝑚𝑜𝑢𝑛𝑡 𝑜𝑓 𝑓𝑖𝑙𝑙𝑒𝑟 (𝑔) × 𝑠𝑝𝑒𝑐𝑖𝑓𝑖𝑐 𝑠𝑢𝑟𝑓𝑎𝑐𝑒 𝑎𝑟𝑒𝑎 𝑜𝑓 𝑓𝑖𝑙𝑙𝑒𝑟 (𝑚2

𝑔⁄ )

𝑚𝑖𝑛𝑖𝑚𝑢𝑚 𝑐𝑜𝑣𝑒𝑟𝑖𝑛𝑔 𝑎𝑟𝑒𝑎 𝑜𝑓 𝑡ℎ𝑒 𝑠𝑖𝑙𝑎𝑛𝑒 (𝑚2
𝑔⁄ ) 

 

 

반응이 충분히 일어날 수 있도록 커플링제의 양은 계산값의 3배 과

량을 첨가하였다.  

 

2.2.2 HA의 개질 

 

에탄올 500 mL에 30 g의 HA를 분산시키고 2시간 동안 초음파 처

리하였다. 이후 APTES 22 mL를 첨가한 후 마그네틱바를 이용하여 

600 rpm으로 빠르게 30분 동안 교반 시켰다. 이후 교반 속도를 300 

rpm으로 줄이고 실란화 반응을 위해 150 mL의 증류수를 첨가하였다. 

반응은 60 ℃의 oil bath에서 20 시간 동안 진행되었다. 반응 후 결과

물은 원심분리기에서 10000 rpm, 10분 조건으로 걸러졌다. 걸러진 결
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과물(HA-APTES)은 washing 없이 DMSO 500 mL에 분산되었고, SAH 

150 g을 첨가한 뒤 20시간 동안 상온에서 300 rpm으로 교반 되었다. 

이후 다시 원심분리기에서 10000 rpm, 10분 조건으로 걸러졌고, 잔여 

반응물을 씻어내기 위해 에탄올로 washing 후 동일 조건으로 원심분

리기로 거르는 과정을 3회 진행하였다. 최종 결과물은 24시간 동안 

80 ℃에서 건조되었으며, 이를 modified HA, m-HA (HA-APTES-SAH)로 

지칭한다. HA 표면 개질 scheme은 그림 1에 나와있다. 

 

2.3 복합재 제작 

 

PEEK 기지재에 충전재를 다양한 조성으로 첨가하여 복합재를 제

작하였고, 조성은 표 1에 나와있다. PEEK와 각각의 충전재는 개별적

으로 에탄올에 분산하여 마그네틱바로 교반 시켰다. GO, m-GO, HA, 

그리고 m-HA의 경우 에탄올에 분산된 채로 1시간 동안 초음파 처

리해준 뒤 교반 시켰다. 6시간 이상 교반 후, PEEK 현탁액에 충전재 

현탁액들이 약 12시간의 간격을 두고 차례로 첨가되었다. 이 때 

GO/m-GO, HA/m-HA, 그리고 CF의 순서로 첨가되었다. 모든 현탁액

들이 섞인 후에 추가로 12시간 더 마그네틱바로 교반 시켜준 뒤 

vacuum filtration으로 걸러주어 복합재 분말을 얻었다. 이 분말은 진

공 상태로 80 ℃에서 24시간 동안 건조되었다. 복합재 제작 과정이 

그림 2에 나와있다. 

본 연구에서 충전재의 무게분율(wt%)은 충전재 명 뒤에 괄호로 

표시하였다. 예를 들어, PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(10)/CF(10)은 0.5 wt%의 

m-GO와 10 wt%의 m-HA, 그리고 10 wt%의 CF가 포함된 복합재를 
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의미한다. 

 

2.4 분석 

 

충전재의 개질 전후 화학적 조성은 X-선 광전자 분광법(X-ray 

Photoelectron Spectroscopy, XPS)으로 분석하였다. 장비는 ThermoFisher 

Scientific 사의 K-alpha+ 모델을 사용하였고, 200 eV의 통과 에너지로 

0 - 1350 eV의 넓은 에너지 범위와 50 eV의 통과 에너지로 N 1s와 C 

1s 영역의 고감도 스펙트럼을 분석하였다.  

복합재의 기계적 물성 평가를 위해 굴곡 시험을 진행하였다. 굴곡 

시편은 80 mm × 10 mm × 4 mm 크기로 Bautek 사의 BA-915A 사출 성

형기를 사용하여 성형 온도 390 ℃, 몰드 온도 200 ℃의 조건으로 제

작하였다. 시편의 결정화도를 높이기 위해 220 ℃에서 4시간 열처리 

후 사용하였다. 굴곡 시험은 Lloyd 사의 LR10K 모델의 만능 재료 

시험기(Universal Testing Machine, UTM)를 사용해 ISO 178 규격에 따라 

하중 속도 2.0 mm/min으로 진행되었다.  

복합재 내부의 형태학 관찰을 위해 위해 Carl Zeiss 사의 SUPRA 

55VP 모델의 전계 방출형 주사 전자 현미경(Field Emission-Scanning 

Electron Microscopy, FE-SEM)을 이용하였다. 시편을 액체 질소에 30초 

이상 담근 후 충격을 가하여 고분자 기지재의 연신이 없는 복합재 

파단면을 얻었다.  

복합재 내부 GO와 m-GO의 분산 상태를 관찰하기 위해 Bruker 사

의 SKYSCAN 1172 장비의 3D 마이크로 컴퓨터 단층 촬영(3D micro-

CT)으로 분석하였다. 복합재는 10 mm × 9 mm × 4 mm 크기로 잘라 시
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편을 준비하였다. X-ray tube의 설정값은 40 kV과 250 μm이고 픽셀 크

기는 6.79 μm였다. 최종 이미지는 reconstruction을 통해 얻었다.  

복합재의 생체 활성 평가를 위해 Bautek 사의 BA-915A 사출 성형

기로 굴곡 시편과 동일한 조건에서 10 mm × 10 mm × 4 mm 크기의 시

편을 얻었다. 그리고 구매한 5배 SBF 용액에 시편을 담가 표면에 

인회석이 자랄 수 있도록 하였다. 시편들은 SBF 용액에 담근 채로 

37 ℃에서 7일 동안 유지되었다. 이후 시편들을 꺼내 물로 가볍게 

씻은 뒤 60 ℃에서 건조 후 표면에 새로 성장한 인회석을 SEM으로 

관찰하였다.  

복합재 표면 접촉각은 펨토바이오메드 사의 Smartdrop 접촉각 측

정기 장비를 사용하여 분석하였다. 3 μL의 증류수 방울을 시편 표면

에 떨어뜨린 뒤 접촉각을 측정하였다. 
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표 II-1. PEEK 복합재의 충전재 함량 조성 

 

GO or m-GO 

content 

(wt%) 

HA or m-HA 

content 

(wt%) 

CF content 

(wt%) 

PEEK/GO 

or 

PEEK/m-GO 

0.5 - - 

1 - - 

PEEK/HA 

or 

PEEK/m-HA 

- 10 - 

- 20 - 

PEEK/ 

m-GO/ 

m-HA/ 

CF 

0.5 - 10 

0.5 10 10 

0.5 20 10 

0.5 30 10 

0.5 10 20 

0.5 10 30 
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그림 II-1. HA의 APTES 및 SAH와의 개질 모식도 
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그림 II-2. PEEK/m-GO/m-HA/CF 복합재 제작 모식도 
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3. 결과 및 고찰 

 

3.1 충전재의 표면 개질 결과 

 

충전재 GO와 HA의 표면 개질 결과를 확인하기 위해 XPS 스펙트

럼을 분석하였다. GO와 m-GO, HA와 m-HA의 survey 스펙트럼을 먼

저 비교해보았다(그림 3). GO의 스펙트럼의 경우 C 1s (285.3 eV)와 O 

1s (532.7 eV)의 피크들만 보였으나, APTES로 개질된 m-GO의 경우 N 

1s (399.5 eV), Si 2s (152.9 eV), 그리고 Si 2p (102.1 eV) 피크들이 추가적

으로 나타났다(그림 2a). HA의 스펙트럼의 경우 O 1s (531.4 eV), Ca 2s 

(438.8 eV), Ca 2p (347.5 eV), P 2s (190.7 eV), P 2p (133.7 eV), 그리고 C 1s 

(285.5 eV) 피크를 나타냈다(그림 2b). APTES와 SAH로 개질 후, m-HA

는 N 1s (400.4 eV), Si 2s (153.1 eV), 그리고 Si 2p (102.8 eV) 피크들을 추

가로 나타냈다. m-GO와 m-HA의 스펙트럼에서 새롭게 나타난 Si와 

N 피크들은 APTES가 충전재와 반응을 하여 개질된 충전재의 표면

에 존재하고 있음을 증명한다.  

m-GO와 m-HA의 표면 작용기의 보다 상세한 분석을 위해 C 1s와 

N 1s 피크들을 조사하였다(그림 4). 특정 탄소 및 질소 작용기들의 

결합 에너지(binding energy) 값들은 문헌 조사를 통해 얻었다[44, 45]. 

m-GO의 질소 피크는 1차 아민(399.1 eV)과 아민염(400.9 eV)의 두 그

룹으로 나눠졌다(그림 4a). 이는 m-GO의 표면에 아민 작용기가 존재

함을 증명하며, GO가 APTES에 의해 성공적으로 개질되었음을 시사

한다. 반면 m-HA의 질소 피크는 아마이드기에 해당하는 하나의 그
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룹(400.4 eV)을 나타냈다(그림 4b). 이는 모든 APTES의 아민기들이 

SAH와 반응하여 아마이드기가 되었음을 시사한다. SAH에 의한 개질

은 HA와 m-HA의 C 피크 비교를 통해 추가로 확인할 수 있었다(그

림 5). HA와 m-HA의 C 1s 피크는 sp2 C (284.5 eV), sp3 C (285.3 eV), C-

OH (286.4 eV), C=O (288.0 eV), 그리고 COOH (289.2 eV) 피크로 나뉘는

데, 개질 후 sp3와 COOH 피크가 훨씬 커졌음을 확인할 수 있다(그

림 4b). 이는 m-HA의 표면에 카르복실기가 존재함을 증명하며, HA

가 APTES와 SAH로 성공적으로 개질되었음을 확인하였다.  

충전재 GO와 HA의 APTES로의 개질은 표면에 아민기가 오도록 

함으로써 기지재 PEEK와 수소 결합을 통해 상호작용할 수 있도록 

하기 위해 진행되었다. 그러나 일부 체외 생체 활성 실험 결과들은 

카르복실기와 같이 음전하를 띠는 표면 작용기가 아민기와 같이 양

전하를 띠는 표면 작용기 보다 인산칼슘의 성장을 촉진시킨다고 보

고하고 있다[46, 47]. 따라서 충전재의 개질이 생체 활성에 방해가 되

지 않도록 하기 위해 HA는 SAH로 추가 개질되어 역시 PEEK와 수

소 결합을 통해 상호작용할 수 있는 카르복실기가 표면에 오도록 

하였다. GO의 경우 인산칼슘을 성장시키는 역할을 하지 않고 복합체

에 첨가되는 양이 HA에 비해 아주 적다는 점에서 추가적인 개질을 

진행하지 않았다.  

 

3.2 복합재의 기계적 물성 및 형태학 

 

3.2.1 복합재의 기계적 물성 
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복합재의 기계적 물성을 측정하고 분석하였다. 척추의 뼈가 인장 

변형보다 굴곡 변형에 더 노출된다는 점에서 척추 임플란트의 굴곡 

물성이 중요하게 여겨진다[48, 49]. 따라서 본 연구의 복합재들도 굴

곡 물성을 주로 측정하였다. 우선 GO 개질의 효과를 확인해보기 위

해 PEEK에 GO 또는 m-GO만 첨가된 복합재의 굴곡 물성을 측정하

였다(표 2). 0.5 wt%와 1.0 wt%의 GO를 PEEK에 첨가했을 때, 굴곡 탄

성률은 PEEK에 비해 각 5.1%, 12.8% 상승하였다. 또한 PEEK/GO(0.5)

의 경우 굴곡 강도 역시 PEEK에 비해 3.4% 상승한 결과를 보였다. 

GO와 PEEK의 벤젠 링 사이의 π-π 상호작용을 통해 GO로 힘의 전

달이 일어나며 이와 같이 기계적 물성이 향상된 것으로 분석하였다

[50]. m-GO가 0.5 wt%, 1.0 wt% 첨가된 복합재의 경우, 굴곡 탄성률이 

PEEK에 비해 각 10.3%, 17.9% 상승하였으며, PEEK/m-GO(0.5)의 8.9% 

향상된 굴곡 강도를 보였다. 이와 같이, 개질된 GO를 첨가하였을 

때 더 뛰어난 기계적 물성의 향샹이 나타났다. 나노 크기의 충전재

가 개질을 통해 PEEK와의 상호작용이 더 좋아지면서 충전재로 보

다 더 효과적인 힘의 전달이 일어났음을 알 수 있다. 다만 충전재의 

함량을 1.0 wt%로 증가시킬 시, 굴곡 강도가 다소 감소하는 경향을 

보였다. 따라서 m-GO의 함량은 0.5 wt%로 최적화되었다.  

다음으로 HA 개질의 효과 확인을 위해 PEEK에 HA 또는 m-HA만 

첨가된 복합재의 굴곡 물성을 측정하였다(표 2). HA는 85 GPa 정도

의 높은 탄성률을 지닌 단단한 무기 물질로[51], PEEK에 10 wt%, 20 

wt% 첨가 시 굴곡 탄성률을 각 15.4%, 23.1% 향상시켰다. 하지만 

HA는 고분자 기지재에 대한 친화력이 부족해 시험 도중 기지재로

부터 탈착되는 경향이 있다고 보고된다[52-55]. 본 결과에서도 
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PEEK/HA(10, 20) 복합재들은 빠른 파단과 함께 굴곡 강도가 25%, 38% 

이상 급격히 감소한 것을 볼 수 있었다. 이와 같은 강도의 저하는 

HA가 첨가된 고분자 복합재에서 흔히 관찰되는 현상이다. 

PEEK/m-HA(10, 20) 복합재들의 경우, 동일 함량 PEEK/HA 복합재

와 비교해 더 높은 파단 연신율을 보이고 굴곡 탄성률도 더 높았다

(그림 6). HA의 개질로 HA와 PEEK 간 계면 접착이 개선되면서 이

런 현상이 나타났다고 해석할 수 있다. 그 결과 PEEK/m-HA(10)은 

굴곡 강도가 저하되지 않고 PEEK와 유사한 수준을 유지하였다. m-

HA의 함량이 20 wt%로 늘면서 강도가 감소했지만, 감소되는 정도는 

PEEK에 비해 4 % 정도로 PEEK/HA 복합재에서 관찰되었던 감소 정

도보다 훨씬 작았다.  

인간 피질골의 굴곡 강도는 103 - 238 MPa로[56], PEEK에 m-GO 혹

은 m-HA를 일정 함량 첨가한 복합재는 피질골 수준의 강도를 보였

다. 하지만 탄성률은 피질골(7 - 30 GPa)에 비해 낮기 때문에 CF를 통

한 추가적인 강화가 필요하였다. PEEK에 m-GO 0.5 wt%와 CF 10 wt%

를 먼저 첨가한 뒤, 다양한 함량의 m-HA를 추가로 넣으며(0, 10, 20, 

30 wt%) 굴곡 탄성률과 강도의 변화를 관찰하였다(표 3). 충전재의 

총 함량이 40 wt%를 초과할 경우 점도가 지나치게 높아져 사출이 

되지 않는 문제가 발생해 GO/m-GO를 제외한 두 충전재의 총 함량

이 40 wt%를 넘지 않도록 하였다. 먼저 m-HA가 첨가되지 않은 

PEEK/m-GO(0.5)/CF(10) 복합재의 경우 PEEK에 비해 탄성률과 강도

가 각 51.3%, 20.7% 상승하며 높은 기계적 물성의 향상을 보였다. 이

후 m-HA의 함량을 점차 늘려가며 기계적 물성의 변화를 관찰한 결

과, 첨가된 m-HA 함량이 많아질수록 굴곡 탄성률이 상승하였다. 이
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는 PEEK/m-HA(10, 20) 복합재에서 본 경향성과 동일하다. 그 결과 

세 복합재 PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(10, 20, 30)/CF(10) 모두 피질골 탄성

률의 낮은 범위에 준하는 굴곡 탄성률을 보였다. 굴곡 강도의 경우, 

m-HA를 10 wt%만 PEEK/m-GO(0.5)/CF(10)에 첨가했을 때는 강도의 

변화가 없었다. 함량이 20, 30 wt%로 늘어나자 파단 연신율과 굴곡 

강도가 점점 감소하였다(그림 7). 그럼에도 PEEK/m-GO(0.5)/m-

HA(30)/CF(10)은 161 MPa라는 피질골에 준하는 높은 굴곡 강도를 보

였고 연신율 역시 피질골 범위에 들어가는 값(1 ~ 3%)을 보였다.  

다음으로는 m-HA의 함량을 10 wt%로 고정하고 CF의 함량은 20, 

30 wt%로 증가시킨 복합재 PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(10)/CF(20, 30)도 제

작하여 기계적 물성을 시험하였다(그림 8). CF의 함량 증가와 함께 

탄성률과 굴곡 강도 모두 뚜렷하게 증가하는 것을 확인하였다. 피질

골 탄성률의 낮은 범위에 도달했던 PEEK/m-GO/m-HA(10, 20, 

30)/CF(10)들에 비해 PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(10)/CF(20, 30) 복합재들은 

중간 이상 범위에 도달하는 우수한 기계적 물성을 보였다. 이 결과

로부터 m-HA와 달리 강도를 떨어뜨리지 않으면서 복합재를 더 단

단하게 만들어주는 CF의 기계적 물성 상승 효과를 확실히 관찰하였

다.  

 본 연구의 목표는 기계적 물성과 생체 활성이 향상된 PEEK 복

합재를 제작하는 것으로, HA가 생체 활성을 향상시키기 위해 충전재

로 선정되었다. 그러나 HA를 PEEK에 첨가할 경우 굴곡 강도가 급

격히 감소되는 문제가 있어 기계적 물성과 생체 활성을 동시에 향

상시키는 것이 어려운 문제점이 기존에 있었다. 본 연구에서도 

PEEK/HA(20)의 경우 PEEK에 비해 38%나 강도가 감소하여 피질골
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보다 약한 강도를 보여, 굴곡 강도를 크게 저하시키지 않으면서 다

량의 HA를 통합하는 것이 관건이었다. APTES와 SAH를 통한 HA의 

개질은 기지재 PEEK와 충전재 사이의 친화력을 향상시켜주었고, 10 

wt%의 m-HA를 첨가하였을 때 강도가 유지되는 효과를 확인하였다. 

이를 기반으로 m-HA와 CF의 함량을 다양하게 조절하여 여러 복합

재들을 제작하였고, 30 wt%의 다량의 m-HA를 첨가하고도 피질골과 

유사한 강도를 지니는 복합재, CF 30 wt%를 첨가해 피질골 물성의 중

상 범위에 달하는 높은 기계적 물성을 지닌 복합재 등을 얻었다.   

  

3.2.2 복합재의 형태학 

 

PEEK/m-GO(0.5, 1)는 PEEK/GO(0.5, 1)에 비해 우수한 기계적 물성

을 보이며 GO가 개질되면서 PEEK와의 친화력이 우수해졌음을 시

사한 바 있다. 그리하여 복합재 내부 GO와 m-GO의 분산 상태 확인

을 위해 3D micro-CT로 분석하였다(그림 9). 그 결과 PEEK/GO(1) 복

합재에서 비교적 큰 크기의 뭉쳐진 GO 덩어리가 보였고, 대체적으

로 PEEK/m-GO 복합재가 PEEK/GO 복합재에 비해 뭉쳐진 덩어리들

이 덜 관찰되었다. 하지만 그 이상의 복합재들 간에 뚜렷한 차이는 

발견하기 어려웠는데, 이는 기본적으로 충전재의 크기가 매우 작고 

첨가된 양도 1 wt% 이하로 작아 밀리미터 규모의 이미지에서 GO 

및 m-GO의 분산 상태가 두드러지지 않기 때문인 것으로 보인다. 그

리하여 복합재의 파단면을 SEM으로 관찰함으로써 훨씬 작은 스케

일로 GO와 m-GO의 분산 상태를 대안적으로 분석하였다(그림 10). 

충전재 m-GO가 잘 박리된 상태로 관찰되는 PEEK/m-GO(0.5) 복합재 
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파단면과는 달리, 다른 복합재들에서는 충전재끼리 뭉쳐 덩어리를 

이루고 있는 것이 쉽게 관찰이 되었다. 이러한 충전재 응집체로부터 

균열(crack) 형성이 촉진되면서 복합재의 파단이 유도되고 강도가 떨

어진다. 이러한 관찰 결과로부터 다른 조성에 비해 PEEK/m-GO(0.5) 

복합재의 상대적으로 높은 강도의 원인을 확인하였다.  

복합재 내 HA와 m-HA의 분산성 역시 복합재의 파단면 관찰을 

통해 분석하였다(그림 11). PEEK/HA(10, 20)의 경우 HA 입자들이 응

집되는 현상이 뚜렷하게 관찰되었다. 나노 크기의 입자들이 마이크

로미터 크기의 응집체를 형성하고 있었다. HA가 복합재 내부에서 잘 

분산되지 못하고 응집체를 형성하고 있다는 것은 HA와 기지재 

PEEK 사이의 친화력이 약함을 시사한다. 따라서 시험 도중 충전재

가 기지재에서 쉽게 탈착이 되면서 복합재의 파단이 유도되며 강도

가 감소하게 된다. 이와 같은 고분자 기지재 내에서의 HA의 분산성

이 좋지 않은 것은 고분자/HA 복합재에서 흔히 관찰되는 현상이다

[57]. 반면 PEEK/m-HA 복합재의 경우 m-HA 입자들이 비교적 고르

게 분산되어 있는 것을 확인할 수 있었다(그림 11c, 11d). PEEK/m-

HA(20)의 경우 몇몇 응집된 m-HA 덩어리들이 관찰되었지만, 그 크

기가 1 μm 이하로 PEEK/HA 복합재들에 비해 작았다. HA의 표면 개

질을 통해 충전재와 기지재 PEEK 사이의 계면접착력이 향상되고, 

충전재 간의 응집력은 감소된 결과이다. 따라서 굴곡 탄성률 및 파

단 연신율 모두 PEEK/m-HA에서 PEEK/HA에 비해 우수한 결과를 

보였고, 최종적으로 더 뛰어난 굴곡 강도를 보였다.  

PEEK/m-GO(0.5)/m-HA/CF(10) 복합재들에서도 비슷한 경향의 m-

HA의 분산이 관찰되었다(그림 12). 10 wt% 첨가 후 고르게 분산되어
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있던 m-HA가 함량이 20, 30 wt%로 늘어나면서 응집체를 형성하였다. 

10 wt%의 m-HA 첨가 시까지 유지되던 굴곡 강도가 함량이 늘어나

면서 조금씩 감소하는 원인을 이에서 파악할 수 있다. 다음으로 CF

의 분산 상태 역시 분석하였는데, 마이크로 크기의 CF는 기본적으

로 충전재끼리 응집하려는 경향은 보이지 않았다(그림 13). 그러나 

CF와 기지재 PEEK 간의 틈(void)이 존재하였는데, 이로부터 둘 사이

의 계면접착력이 좋지 않음을 유추할 수 있었다. CF는 복합재의 기

계적 물성을 향상시킨 주요한 요인이었지만, 이 관찰 결과로부터 추

가적인 개선의 여지가 있음을 알 수 있다. HA와 동일한 방식으로 

CF의 표면을 실란계 커플링제로 개질하여 복합재에 첨가한다면 더 

뛰어난 기계적 물성의 향상을 기대할 수 있을 것이다.  

 

3.3 복합재의 생체 활성 및 생체 적합성 

 

척추 임플란트가 인체 내에서 안정적으로 고정되고 뼈의 성장을 

촉진시킬 수 있으려면 표면에서 새로운 인회석 층을 성장시킬 수 

있는 능력이 있어야 한다. 복합재의 생체 활성 유무는 복합재 시편

을 5배 SBF 용액에 7일 동안 담근 후, 그 표면에 인산칼슘 층이 자

라는 지를 확인함으로써 관찰하였다. 두 종류의 복합재 PEEK/m-

GO(0.5)/CF(10)와 PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(30)/CF(10)을 시험하였다. 7일 

동안 5배 SBF 용액에 담근 후 PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(30)/CF(10) 시

편 표면에서는 인산칼슘 층이 형성된 것을 확인할 수 있었다(그림 

14b, 14c). 반면 PEEK/m-GO(0.5)/CF(10) 시편의 표면에서는 일부 불순

물만 관찰될 뿐 인산칼슘의 성장이 확인되지 않았다(그림 14a). SBF 
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용액 내에서의 인산층의 형성은 용액 내 존재하는 이온과 시편의 

표면 사이의 이온 반응에 의해 일어난다[58]. 복합재에 m-HA를 첨

가함으로써 음전하를 띠는 인산 이온이 표면에 존재하게 되고, 이것

이 SBF 용액 내 칼슘 이온과 상호작용하면서 칼슘 비중이 높은 비

결정 인산칼슘(amorphous calcium phosphate, ACP) 층이 형성된다. 이 

양전하를 띠는 층은 곧이어 용액 내 인산 이온들과 반응하며 이번

엔 칼슘 비중이 낮은 ACP 층이 형성된다. 이렇게 칼슘 비중이 높고 

낮은 ACP 층들이 차례로 쌓이다 자연스레 결정화가 일어나면서 최

종적으로 인회석 층이 형성된다[58]. 본 연구에서 시험한 두 복합재

의 서로 다른 결과로 미루어 보아 HA와 같은 생체 활성 물질의 첨

가 유무가 복합재의 생체 활성에 결정적인 역할을 한다고 결론 지

을 수 있다.  

복합재 표면의 친수성 소수성 확인을 위해 물과의 접촉각을 측정

해보았다(그림 15). 그 결과 PEEK의 접촉각은 86.8° ± 1.6°로 낮은 친

수성을 나타내었다. 이는 기존에 보고된 PEEK 접촉각 결과들과 유

사한 값이었다[59]. 복합재에 10 wt%의 CF를 첨가하자 접촉각은 97.5° 

± 1.0°로, 표면의 소수성이 더욱 높아지는 걸 확인할 수 있었다. 이후 

m-GO와 30 wt%의 m-HA가 첨가되자, 접촉각이 낮아지며(66.1° ± 5.0°) 

PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(30)/CF(10)은 약간의 친수성을 띠는 것을 확인

하였다. 인체 내에 임플란트 삽입 시, 임플란트가 뼈와 유착되는 초

기 과정에서 많은 세포 및 단백질 흡착 과정이 수반되는데, 이는 소

수성 표면에서는 촉진되기 어렵다[60, 61]. 따라서 임플란트를 위한 

소재 제작 시 소재가 소수성을 띠는 것을 지양해야 한다. 복합체 내 

CF의 함량이 늘어날수록 복합재는 더 우수한 기계적 물성을 나타내
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는 것을 확인했으나, 이는 동시에 소재의 소수성을 지나치게 높일 

수 있다. 그리하여 기계적 물성이 조금 낮더라도 CF 함량이 20, 30 

wt%인 복합재보다 CF의 함량은 10 wt%로 제한하여 m-HA의 함량을 

높인 PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(30)/CF(10)이 기계적 물성, 생체 활성 및 

친수성을 모두 만족하는 가장 적합한 충전재 조합의 복합재라고 결

론 지었다.  

추가적으로 제작한 PEEK/m-GO/m-HA/CF 복합재의 생체 적합성, 

즉 체내에서의 독성 여부를 평가하였다. 본 실험은 직접 제작한 복

합재 시편을 성균관대학교에 보내어 진행하였다. 생체 적합성 평가

는 세포 독성 평가와 체내 삽입 실험으로 나누어 진행되었다. 세포 

독성 평가는 ISO 10993-5의 시험법 중 추출액에 의한 평가를 진행하

였다. 복합재 시편은 phosphate buffered saline (PBS) 용액에 72시간 담

근 뒤에 얻어진 추출액을 세포에 처리하여 48시간 동안 배양한 뒤 

세포 생존도를 평가하였다. 세포 생존도는 MTT 시약(3-(4,5-

Dimethylthiazol-2-Yl)-2,5-Diphenyltetrazolium Bromide)을 처리한 뒤 흡

광도를 분석하여 정량적으로 평가하였다. 그 결과 세포 생존도가 

ISO 기준에 해당하는 70% 이상으로 나타나, 제작한 PEEK/m-GO/m-

HA/CF 복합재가 세포 독성을 띠지 않는 것을 확인하였다. 체내 삽

입 실험의 경우 복합재 시편의 소동물(SD-Rat)의 목덜미와 등 부위

의 피하조직 내부에 삽입 후 2달이 지난 후 대식세포의 발현을 관

찰하여 염증반응이 일어나는지를 평가하였다. 그 결과 PEEK/m-

GO/m-HA/CF 복합재는 염증반응을 일으키지 않았다. 따라서 본 연

구에서 제작한 복합재는 생체 적합성을 지니는 것으로 결론을 내릴 

수 있었으며, 이는 복합재 상용화의 결정적인 요인이 될 수 있다. 
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표 II-2. PEEK에 GO 또는 HA가 첨가된 복합재의 굴곡 물성 

 
Flexural 

Modulus (GPa) 

Flexural 

Strength (MPa) 

Flexural Strain 

at Break (%) 

PEEK 3.9(±0.1) 156(±4) - 

PEEK/GO(0.5) 4.1(±0.2) 161(±3) - 

PEEK/GO(1.0) 4.4(±0.1) 156(±2) 10.2(±1.1) 

PEEK/m-GO(0.5) 4.3(±0.1) 170(±4) - 

PEEK/m-GO(1.0) 4.6(±0.1) 163(±1) 11.0(±0.7) 

PEEK/HA(10) 4.5(±0.1) 117(±4) 2.9(±0.1) 

PEEK/HA(20) 4.8(±0.1)   96(±3) 2.3(±0.1) 

PEEK/m-HA(10) 4.5(±0.1) 156(±3) 5.0(±0.1) 

PEEK/m-HA(20) 5.4(±0.2) 149(±5) 3.4(±0.3) 
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표 II-3. PEEK에 m-GO, m-HA, 그리고 CF가 첨가된 복합재의  

     굴곡 물성 

 
Flexural 

Modulus (GPa) 

Flexural 

Strength (MPa) 

Flexural Strain 

at Break (%) 

PEEK   3.9(±0.1) 156(±4) - 

PEEK/m-GO(0.5) 

/CF(10) 

  5.9(±0.3) 188(±2) 5.1(±0.4) 

PEEK/m-GO(0.5) 

/m-HA(10)/CF(10) 

  7.0(±0.2) 188(±2) 3.9(±0.2) 

PEEK/m-GO(0.5) 

/m-HA(20)/CF(10) 

  9.1(±0.2) 173(±3) 2.3(±0.1) 

PEEK/m-GO(0.5) 

/m-HA(30)/CF(10) 

 10.5(±0.2) 161(±6) 1.8(±0.1) 

PEEK/m-GO(0.5) 

/m-HA(10)/CF(20) 

 11.6(±0.4) 230(±2) 2.6(±0.1) 

PEEK/m-GO(0.5) 

/m-HA(10)/CF(30) 

 16.5(±0.2) 264(±5) 2.2(±0.1) 
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그림 II-3. GO와 HA의 개질 전후 XPS 결과 
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그림 II-4. m-GO와 m-HA의 XPS N 1s 피크 
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그림 II-5. HA와 m-HA의 XPS C 1s 피크 
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그림 II-6. PEEK/HA 및 PEEK/m-HA 복합재의 (a), (b) s-s curve,  

       (c) 굴곡 탄성률 및 (d) 굴곡 강도 
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그림 II-7. PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(0, 10, 20, 30)/CF(10) 복합재의 

       (a) s-s curve, (b) 굴곡 탄성률 및 (c) 굴곡 강도 
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그림 II-8. PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(10)/CF(10, 20, 30) 복합재의 

       (a) s-s curve, (b) 굴곡 탄성률 및 (c) 굴곡 강도 
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그림 II-9. PEEK/GO 및 PEEK/m-GO 복합재의 3D-micro CT  

       결과; (a) PEEK/GO(0.5), (b) PEEK/GO(1.0),  

       (c) PEEK/m-GO(0.5), (d) PEEK/m-GO(1.0) 
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그림 II-10. PEEK/GO 및 PEEK/m-GO 복합재의 파단면 SEM  

        관찰 결과; (a) PEEK/GO(0.5), (b) PEEK/GO(1.0),  

        (c) PEEK/m-GO(0.5), (d) PEEK/m-GO(1.0) 
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그림 II-11. PEEK/HA 및 PEEK/m-HA 복합재의 파단면 SEM  

관찰 결과; (a) PEEK/HA(10), (b) PEEK/HA(20),  

        (c) PEEK/m-HA(10), (d) PEEK/m-HA(20) 
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그림 II-12. (a) PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(10)/CF(10), 

          (b) PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(20)/CF(10), 

          (c) PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(30)/CF(10)  

          복합재의 파단면 SEM 관찰 결과 
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그림 II-13. PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(30)/CF(10) 복합재 파단면의 

          CF SEM 관찰 결과 
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그림 II-14. 5배 SBF 용액에 7일 간 담근 후 복합재 시편의  

표면 SEM 관찰 결과; (a) PEEK/m-GO(0.5)/CF(10),  

          (b), (c) PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(30)/CF(10) 
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그림 II-15. 복합재 시편 표면 위 증류수 접촉각 실험 결과; 

(a) PEEK, (b) PEEK/CF(10), 

(c) PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(30)/CF(10) 
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4. 연구 요약 

 

척추 임플란트로서의 사용을 위한 고분자 소재의 개발을 위해 

PEEK/m-GO/m-HA/CF 복합재를 제작하여 기계적 물성, 생체 활성, 

그리고 물과의 접촉각을 측정하였다. 사용한 충전재 중 HA는 복합

재 표면에서 일종의 기핵제로서 인산 칼슘 층을 쌓으며 복합재의 

생체 활성에 결정적인 역할을 하였다. 기계적 물성의 측면에서는 

HA가 기본적으로 단단한 물질이라는 점에서 복합재의 탄성률을 강

화시켰다. 강도는 개질하지 않은 HA의 첨가 시 강하게 떨어졌지만, 

개질한 HA를 사용함으로써 첨가 후에도 강도를 유지할 수 있었다. 

또한 HA는 친수성 물질로 복합재 전반의 친수성을 높이는 데도 역

할을 하였다. CF의 경우에는 효과적으로 탄성률 및 강도를 향상시키

며 기계적 물성 강화에 주요한 역할을 하였다. 마지막으로 GO의 경

우 첨가 시 탄성률과 굴곡 강도 모두 소폭 상승하는 것을 보았으며, 

복합재의 친수성을 향상시키는 것도 볼 수 있었다. GO의 첨가가 복

합재의 기능에 어떤 결정적인 역할을 한다고 보기는 어렵지만 0.5 wt%

라는 HA와 CF에 비해 훨씬 적은 첨가량으로 기계적 물성과 친수성 

모두에서 어느 정도 보조적인 역할을 하고 있어 충전재로 사용한 

의의가 있었다. 따라서 제작한 PEEK/m-GO/m-HA/CF 복합재들은 인

간 뼈에 준하는 탄성률과 굴곡 강도를 지녔고, PEEK/m-GO(0.5)/m-

HA(30)/CF(10) 복합재는 생체 활성을 지니면서 표면이 친수성을 띠

는 것을 확인하였다. 기계적 물성을 향상시킬 충전재로 CF에만 의

존하지 않고 GO를 함께 사용함으로써, 또 GO와 HA를 개질하여 사
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용함으로써 CF의 함량을 10 wt%만 첨가시켜도 우수한 기계적 물성

을 지니는 복합재를 얻을 수 있었다. PEEK/m-GO/m-HA/CF 복합재는 

이전에 보고된 바 없는 소재로서 고분자의 기계적 물성과 생체 활

성을 함께 향상시켰고, 독성을 지니 않는 것으로 평가되어 척추 임

플란트로서의 사용을 가능하게 하였다.    
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III. PEEK/HA 나노 섬유(HANF)/CF 복합재의 

제조 및 특성 평가 

 

1. 서론 

 

뼈를 성장시킬 수 있는 HA의 특징을 이용하고자, 많은 연구에서 

고분자와 HA의 복합재를 제작하여, HA가 고분자 소재에 없던 생체 

활성을 보완해주는 것이 체외 및 동물 실험을 통해 보고되었다[15-

17]. 하지만 HA와 고분자 기지재 간의 낮은 친화력으로 HA가 복합

재 내에서 응집이 되어 기계적 물성을 희생시키지 않고 다량의 HA

를 첨가하는 것이 어려웠다. 이에 대한 해결 방안으로 II장에서는 

HA 나노 입자의 표면을 실란계 커플링제로 개질한 m-HA를 이용하

여 기지재 PEEK와의 상호작용을 높이고자 했다. 그 결과 PEEK/HA 

복합재와 비교해 높은 PEEK/m-HA의 기계적 물성, 복합재 내에서의 

더 고른 충전재의 분산 등을 통해, 표면 개질로 인한 PEEK와 m-HA 

사이의 개선된 계면접착력의 효과를 보았다. 하지만 m-HA는 첨가 

시에 지나친 기계적 강도의 저해를 피하게는 해주었지만, 강도를 상

승시키는 효과는 없었다.  

본 장에서는 기지재와 충전재 간의 친화력 보다 충전재의 형태가 

기계적 물성에 미치는 영향에 주목하였다. 종횡비가 높은 섬유 충전

재는 연동(interlocking), 균열 편향(crack deflection), 브리징(bridging), 

풀아웃(pull-out) 등의 기작을 통해 복합재에 응력이 가해졌을 시 효
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과적으로 받아들이며 파단을 지연시키는 것으로 알려져있다[62-65]. 

따라서 복합재의 기계적 물성을 향상시키는 데 있어 구형에 가까운 

입자보다 효과적이다. 이전 장에서는 직경 20 nm, 길이 150 - 200 nm

인 종횡비 10 이하의 막대 형태 입자의 HA를 사용하였는데, 본 장

에서는 HA를 그보다 높은 종횡비를 지니는 HA 나노 섬유(HA 

nanofiber, HANF)로 제작하여 섬유 충전재가 지니는 물성 강화 효과

를 적용시키고자 했다. Chen은 HA를 섬유 형태로 합성하여 bisphenol 

A glycidyl methacrylate (bisGMA)/triethylene glycol dimethacrylate 

(TEGDMA)의 치과용 수지에 10 wt% 첨가해 복합재를 제작하였을 

때 굴곡 강도가 수지에 비해 22% 상승하는 결과를 보고하였다[66]. 

이에 미루어보아 PEEK를 비롯한 고분자 소재에도 HANF를 응용할 

수 있을 것으로 보였다. 

HANF를 합성하는 방법은 열수 처리 공정, 모의 체액에서의 합성, 

계면 활성제 첨가 등의 다양한 사례들이 보고되었다[67-70]. 본 연구

에서는 urea를 통한 pH의 조절을 통해 HANF를 제작하는 방식을 택

하였다[71]. 인산칼슘은 pH에 따라 선호되는 상이 다르다. pH 2.4 - 3.1 

범위에서는 다음과 같이 dicalcium phosphate anhydrate (DCPA)가 형성

된다:  

Ca2+ + HPO4
2- → CaHPO4 (DCPA) 

이 때 DCPA는 판상 형태를 지닌다. 반면 pH 3.3 - 5.5 범위에서는 다

음과 같이 octacalcium phosphate (OCP)가 선호된다: 

8Ca2+ + 8HPO4
2- → Ca8H2(PO4)6 (OCP) 

형성된 OCP는 가늘고 긴 블레이드 형태를 지닌다. 그리고 pH 6 이

상에서는 Ca10(PO4)6(OH)2의 HA가 선호된다. 칼슘과 인산 이온은 pH 
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2.4 이하에서 물에 완전히 녹는다. 이온들을 다 녹인 상태로 85 ℃ 

이상에서 aging을 시켜주면 다음과 같이 urea가 분해되어 NH3가 형

성되며 용액의 pH가 오르게 된다: 

CO(NH2)2 → HNCO + NH3 → CO2 + NH3 

용액의 pH가 서서히 오르면 녹아 있던 이온들이 침전되며 DCPA와 

OCP가 먼저 형성이 된다. 이 상태로 pH가 6 이상까지 오르게 되면 

먼저 형성된 DCPA와 OCP는 기존의 판상 및 블레이드 형태는 유지

한 채 상만 다음과 같이 HA로 변하게 된다: 

10CaHPO4 (DCPA) + 2H2O → Ca10(PO4)6(OH)2 (HA) + 4H3PO4 

5Ca8H2(PO4)6 (OCP) + 8H2O → 4Ca10(PO4)6(OH)2 (HA) + 6H3PO4 

HANF의 합성은 위와 같이 pH에 따라 변하는 인산칼슘의 형태와 

상을 이용한 것으로, 낮은 pH에서 형성된 OCP를 pH를 높여 형태는 

유지한 채 상만 HA로 변화시켜 가늘고 긴 블레이드 형태의 HA를 

얻는 것이다.  

직접 제작한 HANF는 PEEK에 함량 별로 첨가되어 기계적 물성을 

측정하였다. 이를 통해 HA의 형태적 개질이 복합재의 기계적 물성

에 미치는 효과를 확인하였다. 그리고 복합재 내 HANF의 분산 상

태를 확인하여 HA 나노 입자와 어떤 다른 양상을 띠는 지를 관찰하

였다. CF를 추가로 첨가하여 최종적으로는 3성분계의 

PEEK/HANF/CF 복합재를 제작해 피질골에 준하는 높은 기계적 물

성을 지니는 복합재를 만들고자 하였고, SBF 용액에서의 실험을 통

해 HANF 첨가를 통한 소재의 생체 활성 향상 또한 분석하였다. 
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2. 실험 

 

2.1 재료 

 

본 연구에 사용된 PEEK는 Victrex의 450PF 제품이며, 평균 입자 

크기는 50 μm, 용융 온도는 343 ℃, 밀도는 1.30 g/cm3이다. Milled CF

는 Zoltek 사의 PX 35 제품을 구매하였고, 평균 길이는 150 μm, 평균 

직경은 7.2 μm, 밀도는 1.81 g/cm3이다. HA 분말은 Nanjing Emperor 

Nanomaterials의 HAP04 제품을 구매하였고, 평균 직경이 20 nm, 평균 

길이가 150 - 200 nm, 비표면적이 80 m2/g이다. Calcium nitrate 

tetrahydrate (Ca(NO3)2·4H2O), ammonium phosphate dibasic ((NH4)2HPO4), 

그리고 urea는 Sigma Aldrich에서 구입하였다. 질산(HNO3, 70%)과 에

탄올은 대정화금에서 구입하였다.  

 

2.2 HANF 합성 

 

같은 부피의 0.16 M Ca(NO3)2·4H2O 수용액, 0.1M (NH4)2HPO4 수용액, 

0.5 M urea 수용액을 준비하였다. 마그네틱바로 교반 시키면서 

Ca(NO3)2·4H2O 수용액에 (NH4)2HPO4 수용액을 dropwise로 첨가시켰

다. 이후 1시간 추가로 교반 시켜주어 수용액이 잘 혼합되게 하였다. 

이후 pH를 측정하면서 0.5M HNO3 수용액을 dropwise로 첨가하였다. 

이는 pH가 2.1 ~ 2.3에 도달할 때까지 진행되었다. 그 후 urea 수용액

을 혼합물에 첨가하였고, 최종 혼합 용액은 입구를 밀봉한 뒤 95 °C
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로 설정된 오븐에서 120시간 동안 aging되었다. 이후 vacuum filtration

으로 aging 동안 형성된 HANF 침전물을 얻고, 이를 증류수로 5회, 

에탄올로 2회 세척하여 잔류 이온과 물을 제거하였다. 최종적으로 

얻은 HANF는 24시간 동안 70 °C에서 건조되었다. 

 

2.3 복합재 제작 

 

PEEK 기지재에 충전재를 다양한 조성으로 첨가하여 복합재를 제

작하였고, 조성은 표 1에 나와있다. PEEK와 각각의 충전재는 개별적

으로 에탄올에 분산되어 마그네틱바로 교반 시켰다. HA와 HANF의 

경우 에탄올에 분산된 채로 1시간 동안 초음파 처리해준 뒤 교반 

시켰다. 어느 정도 교반 후, PEEK 현탁액에 충전재 현탁액들이 약 

12시간의 간격을 두고 차례로 첨가되었다. 이 때 HA/HANF, 그리고 

CF의 순서로 첨가되었다. 모든 현탁액들이 섞인 후에 추가로 12시

간 더 마그네틱바로 교반 시켜준 뒤 진공 상태에서 걸러주어 복합

재 분말을 얻었다. 이 분말은 진공 상태로 80 ℃에서 24시간 동안 

건조되었다. HANF와 복합재 제작의 대략적 scheme은 그림 1에 나와

있다.  

본 연구에서 충전재의 무게분율(wt%)은 충전재 명 뒤에 괄호로 

표시하였다. 예를 들어, PEEK/HANF(10)/CF(10)은 10 wt%의 HANF와 

10 wt%의 CF가 포함된 복합재를 의미한다. 

 

2.4 분석 
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합성한 HANF는 Carl Zeiss 사의 SUPRA 55VP 모델의 전계 방출형 

주사 전자 현미경(Field Emission-Scanning Electron Microscopy, FE-SEM)

을 이용하여 형태와 크기를 관찰하였다. Bruker 사의 D8 Advance 모

델의 X-선 회절(X-ray Diffraction, XRD) 장비를 사용하여 그 결정 구

조를 분석하였다. Cu-Kα 방사선을 사용하여 10 - 60 ° 범위의 2θ를 분

석하였다. 추가적인 구조 분석은 Bruker 사의 TENSOR27 모델의 적

외선 분광(Fourier Transform-Infrared Spectroscopy, FT-IR) 장비로 이루어

졌다.  

복합재의 기계적 물성 평가를 위해 굴곡 시험을 진행하였다. 굴곡 

시편은 80 mm × 10 mm × 4 mm 크기로 Bautek 사의 BA-915A 사출 성

형기를 사용하여 성형 온도 390 ℃, 몰드 온도 200 ℃의 조건으로 제

작하였다. 시편의 결정화도를 높이기 위해 220 ℃에서 4시간 열처리 

후 사용하였다. 굴곡 시험은 Lloyd 사의 LR10K 모델의 만능 재료 

시험기(Universal Testing Machine, UTM)를 사용해 ISO 178 규격에 따라 

하중 속도 2.0 mm/min으로 진행되었다.  

복합재 내부의 형태학 관찰을 위해 위해 SEM을 이용하였다. 시편

을 액체 질소에 30초 이상 담근 후 충격을 가하여 고분자 기지재의 

연신이 없는 복합재 파단면을 얻었다.  

복합재의 생체 활성 평가를 위해 Bautek 사의 BA-915A 사출 성형

기로 굴곡 시편과 동일한 조건에서 10 mm × 10 mm × 4 mm 크기의 시

편을 얻었다. 그리고 구매한 5배 SBF 용액에 시편을 담가 37 ℃에서 

7일 동안 두었다. 이후 시편들을 꺼내 물로 가볍게 씻은 뒤 60 ℃에

서 건조 후 표면의 변화를 SEM으로 관찰하였다.  

복합재 표면 접촉각은 펨토바이오메드 사의 Smartdrop 접촉각 측
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정기 장비를 사용하여 분석하였다. 3 μL의 증류수 방울을 시편 표면

에 떨어뜨린 뒤 접촉각을 측정하였다. 
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표 III-1. PEEK 복합재의 충전재 함량 조성 

 
HA or HANF content 

(wt%) 

CF content 

(wt%) 

PEEK/HA 

or 

PEEK/HANF 

10 - 

20 - 

PEEK/HANF/CF 

10 10 

10 20 

10 30 

20 10 

20 20 
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그림 III-1. (a) HANF 합성 및 (b)PEEK/HANF/CF 복합재 제작 

          모식도 
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3. 결과 및 고찰 

 

3.1 HANF의 특성 

 

합성한 HANF의 특성 파악을 위해 결과물을 SEM, XRD, 그리고 

FT-IR로 분석하였다. 먼저 SEM으로 결과물의 형태학을 관찰한 결과 

블레이드 형태의 긴 섬유가 만들어진 것을 확인하였다(그림 2). 결과

물의 평균 직경은 500 nm, 평균 길이는 200 μm로, 종횡비 약 40의 

섬유를 얻었다. 앞에서 언급하였듯, HANF는 pH 조절을 통해 DCPA

와 OCP의 형태는 유지한 채 인산칼슘의 상만 변화시켜 얻는다. 이 

때 DCPA는 판상 형태가 우세하고 OCP는 칼날/블레이드 형태가 우

세한데, 합성 결과물이 블레이드 형태를 지니고 있다는 점에서 합성 

시 OCP로부터의 전환이 우세했음을 유추할 수 있다.  

XRD 분석을 통해 합성한 결과물의 결정 구조를 분석하였다(그림 

3a). 그 결과 문헌에 나온 HA의 XRD 분석 결과와 동일한 피크를 

나타내는 것을 확인하였다[72, 73]. 추가로 FT-IR 분석 결과 문헌에 

보고된 carbonated HA와 유사한 피크들을 보였다(그림 3b)[74, 75]. 

1089와 1010 cm-1에 위치한 피크들은 비대칭 P-O 신장에 기인하며, 

961과 600 cm-1의 피크들은 각각 P-O 대칭 신장과 평면 내 굽힘에 

기인했다. 872 cm-1의 피크는 CO3의 굽힘에, 1419와 1455 cm-1의 피크

들은 각각 A와 B 유형 CO3의 대칭 신장으로 인해 나타났다. 이러한 

XRD와 FT-IR 결과를 바탕으로 합성 결과 AB 유형의 carbonated HA

가 만들어졌다고 결론을 내렸고, 합성 과정에서 pH 조절을 통한 HA
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로의 인산칼슘 상변화가 제대로 이루어 진 것을 확인하였다. 합성된 

HANF의 결정화도는 XRD 결과를 바탕으로 다음과 같이 계산하였다

[76]: 

X𝐶 = 1 −  
𝑉112/300

𝐼300
 

여기서 I300은 (300) 피크의 세기, V112/300은 (112)와 (300) 피크 사이의 

중공(hollow)의 세기를 나타낸다. 합성된 HANF의 결정화도를 계산한 

결과는 83%였다. 

 

3.2 복합재의 기계적 물성 및 형태학 

 

PEEK에 HANF 첨가가 기계적 물성에 미치는 영향을 보기 위해 

PEEK/HANF 복합재의 굴곡 특성을 먼저 분석하였다(표 2). 이전 장

에서 PEEK에 나노 크기의 HA 입자를 개질 없이 첨가할 시, 탄성률

은 소폭 증가하지만 굴곡 강도와 연신율이 급격히 감소하는 것을 

확인하였다. HA가 탄성률이 높은 단단한 물질이지만 기지재 PEEK와

의 친화력이 약해 복합재 내에서 강하게 응집되어 나타나는 현상이

었다. HA를 실란계 커플링제 APTES와 숙신산 무수물로 개질한 m-

HA를 첨가하자, 10 wt% 첨가 시 까지는 PEEK 수지의 굴곡 강도가 

유지되었고 20 wt% 첨가 시 강도가 4 % 감소하였다. 그와 비교해 

HANF를 10 wt%첨가하였을 시 탄성률이 56% 증가하는 동시에 굴곡 

강도도 17% 상승하였다(그림 4). HANF를 20 wt% 첨가 시 탄성률은 

더 증가한 것과 달리 굴곡 강도는 약간 감소하였는데, 이는 여전히 

PEEK와 비교해 10% 높은 값이었다. HANF와 기지재 PEEK의 친화
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력이 여전히 좋지 않을 것임에도 이와 같이 HA 나노 입자와 다른 

경향성을 보이는 것은 HANF의 형태 때문이다(그림 5). 높은 종횡비

를 가지는 섬유 형태의 충전재가 지니는 브리징 효과로 인하여, 외

부에서 응력이 가해졌을 시 탈착 현상이 느려지고 균열(crack)의 성

장이 방해되기 때문이다[77]. 따라서 복합재의 파단이 늦어지며 연신

율이 향상됐고 복합재의 강도가 증가하였다.  

이 결과를 바탕으로 복합재에 CF를 추가로 첨가하여 피질골에 준

하는 높은 기계적 물성을 지닌 복합재를 제작하였다(표 3). HANF와 

CF의 함량을 조절하여 다양한 탄성률과 굴곡 강도를 지닌 복합재를 

다섯 종 얻었고, 제작한 모든 복합재가 피질골에 준하는 7 GPa 이상, 

굴곡 강도 200 MPa에 달하는 우수한 기계적 물성을 나타냈다(그림 

6). 특히 PEEK/HANF(10)/HANF(20)과 PEEK/HANF(20)/CF(10)과 같이 

충전재 총 함량 30 wt%만으로도 10 GPa가 넘는 높은 탄성률을 가졌

고, 20 wt%의 HANF를 첨가한 PEEK/HANF(20)/CF(10)와 

PEEK/HANF(20)/CF(20)도 200 MPa에 가까운 혹은 그 이상의 강도를 

보였다. 이는 이전 연구의 PEEK/m-GO/m-HA/CF 복합재와 비교해 더 

적은 양의 충전재로도 더 효과적인 물성 향상의 결과를 얻은 것으

로, PEEK/HANF/CF 복합재의 척추 임플란트 소재로서의 사용 가능성

을 입증한다. 최고의 굴곡 물성은 PEEK/HANF(10)/CF(30)에서 얻어

졌고 탄성률이 18.5 GPa, 굴곡 강도가 245 MPa였다.    

섬유 강화 복합재(fiber-reinforced composite)에서는 충전재 섬유의 

종횡비가 복합재의 기계적 물성에 큰 영향을 끼친다. 단섬유로 강화

된 복합재의 경우, 일반적으로 단섬유의 종횡비가 증가할수록 복합

재의 기계적 물성은 계속해서 증가하다 어느 순간 일정해진다[78, 
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79]. 복합재의 기계적 물성이 최대치를 달성하게 하는 단섬유의 종

횡비가 곧 그 충전재 및 복합재의 임계 종횡비(critical aspect ratio)가 

된다. HANF의 임계 종횡비에 대한 실험적 혹은 이론적 선행 연구는 

없었다. 대신 다양한 복합재에서의 탄소 나노튜브 혹은 유리 섬유의 

임계 종횡비에 대한 선행 연구를 찾을 수 있었고, 많은 연구들이 섬

유 충전재로의 응력 전달을 최대화하는 임계 종횡비는 200을 넘는

다고 보고하고 있었다. 심지어 한 유리섬유/에폭시 수지 복합재 연

구에서는 최대의 기계적 물성이 섬유 종횡비 500에서 얻어졌다고 

보고했다[79]. 반면 10에서 100 사이의 종횡비에서는 충전재가 구형

에서 섬유 형태로 변화하면서 종횡비의 증가와 함께 복합재의 기계

적 물성이 급격히 향상된다고 한다[78, 80]. 그리하여 Shouha 그룹의 

유리 섬유를 충전재로 사용한 덴탈 복합재 연구에선 종횡비 50의 

유리 섬유로 충분히 높은 기계적 물성과 가동성이 달성되었다고 보

고하였다[81]. 이러한 선행 연구를 기반으로 본 연구에서 사용한 종

횡비 40의 HANF는 복합재의 기계적 물성을 효과적으로 향상시키기

에 충분이 높은 값이라고 결론내렸다. 다만 일반적인 임계 종횡비에 

많이 작은 값이라는 점에서, 더 높은 종횡비의 HANF를 합성한다면 

복합재 기계적 물성의 추가적인 향상을 기대해볼 수 있을 것이다.   

복합재 내 HANF의 분산 상태를 확인하기 위해 복합재 

PEEK/HANF(10, 20)와 PEEK/HANF(10, 20)/CF(10)의 파단면을 SEM으

로 관찰하였다(그림 7). 고분자 기지재와의 낮은 친화력으로 복합재 

내에서 강하게 응집하던 HA 나노 입자와는 달리 10 wt% 첨가되었을 

때 HANF는 응집되지 않고 잘 분산되어 있었다. 이는 섬유 형태의 

HANF가 나노 크기의 입자에 비해 표면적(surface area)이 작아 충전
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재끼리 응집하려는 경향이 낮아졌기 때문이다. 이와 같이 균일한 

HANF의 분산은 PEEK/HANF 복합재들이 PEEK/HA 복합재들에 비해 

높은 기계적 물성을 갖도록 하는 또 다른 원인이다. HANF의 함량이 

20 wt%로 늘어나면서 일부 응집이 되는 것을 관찰하였다. 이러한 응

집체에 의해 복합재 시편의 변형 중에 생기는 결함에 응력이 집중

되며 복합재가 조기에 파단되었고, 따라서 PEEK/HANF(20)이 

PEEK/HANF(10)에 비해 낮은 굴곡 강도를 보였다.  

 

3.3 복합재의 생체 활성 및 접촉각 

 

복합재의 생체 활성 평가를 위해 PEEK/HANF(10)/CF(10)와 

PEEK/HANF(20)/CF(10)의 시편을 5배 SBF 용액에 7일 동안 담근 후 

표면의 변화를 SEM으로 관찰하였다(그림 8). 그 결과 인산칼슘 층

이 두 복합재 표면에서 성장한 것을 확인할 수 있었고, HANF의 첨

가가 복합재에 생체 활성을 부여했다고 분석하였다. 기계적 물성 평

가를 통해 HANF와 CF가 첨가된 복합재가 척추 임플란트 소재에 

사용되기에 충분한 탄성률과 굴곡 강도를 지니는 것을 확인하였다. 

본 실험을 통해 HANF가 첨가된 복합재의 표면에 인산칼슘이 자라

는 것을 관찰함으로써 PEEK/HANF/CF 복합재가 생체 활성의 측면

에서도 척추 임플란트 소재의 조건을 만족하고 있음을 확인하였다.   

복합재 표면에서 물과의 접촉각을 측정함으로써 표면이 친수성을 

띠는지 관찰하였다(그림 9). 이전 장에서 PEEK 표면은 친수성이 거

의 없고, CF를 첨가 시 소수성이 더욱 강해짐을 확인하였다. 

PEEK/HANF(10)/CF(10)과 PEEK/HANF(20)/CF(10) 표면의 물과의 접
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촉각을 측정하여 HANF의 첨가가 물과의 접촉각을 낮추는 것을 확

인하였다. 친수성 물질인 HANF가 첨가되면서 복합재 전체의 친수

성이 높아졌다. HA를 섬유 형태로 합성하여 사용함으로써 기존의 

HA 첨가 시 문제가 되었던 강도 저하의 문제를 해결하였다. 그리하

여 CF의 양을 10 wt%만 첨가하여도 피질골에 준하는 기계적 물성을 

지니는 복합재 PEEK/HANF(10)/CF(10), PEEK/HANF(20)/CF(10)을 얻

을 수 있었다. 여기에 CF를 추가로 첨가한 복합재들은 더 우수한 

기계적 물성을 보였지만, CF의 첨가와 함께 복합재의 소수성이 높아

질 것이기에 임플란트 소재로의 응용성이 떨어진다. 따라서 CF의 

양이 제한되면서 기계적 물성, 생체 활성, 그리고 친수성의 모든 조

건들을 만족하는 것들이 최적의 복합재라고 판단하였고, 

PEEK/HANF(10)/CF(10)와 PEEK/HANF(20)/CF(10)이 그에 해당한다고 

결론지었다.  

그리하여 본 연구에서는 기계적 물성, 생체활성 및 적합성의 조건

들을 충족시키는 PEEK 복합소재를 HANF라는 새로운 아이디어를 

사용하여 제작하는 데 성공하였는데, 이를 넘어 복합재들의 상용화 

및 제품화를 위해서는 가공성에 대한 추가적인 고찰이 필요하다. 전

통적인 임플란트의 제작 방식은 벌크 시편에서 깎아내 원하는 모양

의 임플란트를 만드는 subtractive manufacturing이다. 이는 소재의 기

계적 물성을 잘 유지시키지만, 깎아내는 과정에서 버려지는 재료들

이 너무 많아 최근에는 3D 프린팅으로 대표되는 additive 

manufacturing이 선호된다. 낭비되는 재료가 적고 디자인에 있어 더 

자유로워 환자 맞춤 임플란트도 제작할 수 있다는 장점이 있다. 다

만 한 층 한 층 쌓아가며 제작하는 과정에서, 이 층간의 경계가 일
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종의 결함처럼 작용할 수 있어, 제작된 제품은 벌크에서 깎아서 만

든 제품의 평균 60% 정도의 기계적 물성을 나타낸다고 한다.[82] 또

한 프린팅 각도, 속도 등의 요소가 물성에 많은 영향을 끼친다. 따

라서 소재 개발에 있어 이와 같은 물성 저하를 고려해야 하며, 3D 

프린팅 가공 과정 역시 결함을 줄여 물성 저하를 피하는 방향으로 

계속 연구가 이루어지고 있기에 계속해서 관심을 가져야 할 부분이

다. 
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표 III-2. PEEK에 HANF가 첨가된 복합재의 굴곡 물성 

 
Flexural 

Modulus (GPa) 

Flexural 

Strength (MPa) 

Flexural Strain 

at Break (%) 

PEEK 3.9(±0.1) 156(±4) - 

PEEK/HA(10) 4.5(±0.1) 117(±4) 2.9(±0.1) 

PEEK/HA(20) 4.8(±0.1)  96(±3) 2.3(±0.1) 

PEEK/m-HA(10) 4.5(±0.1) 156(±3) 5.0(±0.1) 

PEEK/m-HA(20) 5.4(±0.2) 149(±5) 3.4(±0.3) 

PEEK/HANF(10) 5.9(±0.1) 183(±3) 8.2(±0.9) 

PEEK/HANF(20) 7.4(±0.4) 172(±3) 3.4(±0.3) 
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표 III-3. PEEK에 HANF와 CF가 첨가된 복합재의 굴곡 물성 

 
Flexural 

Modulus (GPa) 

Flexural 

Strength (MPa) 

Flexural Strain 

at Break (%) 

PEEK 3.9(±0.1) 156(±4) - 

PEEK/HANF(10) 5.9(±0.1) 183(±3) 8.2(±0.9) 

PEEK/HANF(20) 7.4(±0.4) 172(±3) 3.4(±0.3) 

PEEK/HANF(10)/CF(10) 8.5(±0.2) 202(±2) 4.0(±0.4) 

PEEK/HANF(10)/CF(20) 13.0(±0.5) 228(±5) 2.6(±0.2) 

PEEK/HANF(10)/CF(30) 18.5(±0.5) 245(±3) 2.0(±0.1) 

PEEK/HANF(20)/CF(10) 12.0(±0.4) 197(±6) 2.3(±0.2) 

PEEK/HANF(20)/CF(20) 16.8(±0.5) 226(±6) 1.9(±0.1) 
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그림 III-2. 합성한 HANF의 SEM 관찰 결과 
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그림 III-3. 합성한 HANF의 (a) XRD, (b) FT-IR 분석 결과 
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그림 III-4. PEEK/HANF 복합재의 (a) s-s curve, (b) 굴곡 탄성률  

        및 (c) 굴곡 강도 
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그림 III-5. (a) 합성한 HANF와 (b) 구매한 HA 나노 입자의  

        SEM 관찰 결과 
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그림 III-6. PEEK/HANF/CF 복합재의 (a), (b) s-s curve, (c) 굴곡 

        탄성률 및 (d) 굴곡 강도 
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그림 III-7. (a), (c) PEEK/HANF(10); (b), (d) PEEK/HANF(20);  

          (e) PEEK/HANF(10)/CF(10); (f) PEEK/HANF(20)/CF(10) 

        복합재의 파단면 SEM 관찰 결과 
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그림 III-8. 5배 SBF 용액에 7일 간 담근 후 복합재 시편의  

표면 SEM 관찰 결과; (a) PEEK/HANF(10)/CF(10),  

        (b)PEEK/HANF(20)/CF(10) 
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그림 III-9. 복합재 시편 표면 위 증류수 접촉각 실험 결과;  

(a) PEEK/HANF(10)/CF(10) 및  

         (b) PEEK/HANF(20)CF(10) 
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4. 연구 요약 

 

척추 임플란트 소재로서 금속을 대체하기 위한 고분자 소재의 개

발을 위해 PEEK 복합재를 제작하였다. PEEK 복합재가 생체 활성을 

지니고 인간 뼈에 준하는 기계적 물성을 가질 수 있도록 HA와 CF

를 충전재로 선택하였는데, 이전 연구에서 HA를 개질 없이 첨가 시 

복합재 내 HA의 강한 응집으로 인한 강도 저하가 나타남을 보인 

바 있다. 따라서 본 연구에서는 HA를 섬유 형태로 합성한 HANF를 

첨가하여 개선된 결과를 얻고자 하였다.  

HANF는 pH 조절을 통해 블레이드 형태인 OCP를 형태는 유지한 

채 인산칼슘 상만 HA로 변화시킴으로써 얻었다. XRD와 FT-IR 분석 

결과 HA가 합성되었음을 확인하였고, SEM 관찰 결과 블레이드 형태

의 종횡비 40의 섬유가 만들어진 것을 보았다. PEEK/HANF(10, 20)의 

기계적 물성 측정 시 두 복합재 모두 PEEK보다 향상된 탄성률과 

굴곡 강도를 보였다. 이는 이전 장에서 HA 나노 입자를 첨가하였을 

때 굴곡 강도가 급격히 감소하던 것과 다른 경향성이다. 높은 종횡

비를 가지는 섬유 형태의 충전재의 브리징 효과로 인한 기계적 물

성의 상승이라고 분석하였다. 또한 SEM으로 복합재의 파단면을 관

찰 시 HANF 10 wt% 첨가 시 까지는 응집되는 현상 없이 잘 분산되

어 있는 모습을 보였는데, HA 나노 입자에 비해 충전재의 표면적이 

줄어들면서 충전재끼리 응집하려는 경향이 약해진 것으로 보인다. 

이러한 고른 분산 역시 기계적 물성의 향상에 영향을 끼쳤다고 보

았다. CF를 추가로 첨가하여 PEEK/HANF(10)/CF(10, 20, 30)과 



81 

 

 

PEEK/HANF(20)/CF(10, 20)의 다섯 종을 제작하여 기계적 물성을 측

정한 결과 모두 피질골에 준하는 우수한 기계적 물성을 지니는 것

을 확인했다. 특히 총 충전재 함량을 30 wt%만 넣고도 10 GPa 이상

의 탄성률을 얻을 수 있다는 점에서 HA의 섬유 형태로의 합성을 

통한 기계적 물성 강화 효과를 확인할 수 있었다.  

PEEK/HANF(10, 20)/CF(10) 시편들을 5배 SBF 용액에 7일 동안 담

근 후 표면의 변화를 SEM으로 관찰한 결과 인산칼슘 층이 성장하

는 것을 관찰하였다. HANF의 첨가에 따라 복합재가 생체 활성을 지

님을 확인하였다. 또한 복합재 표면에서 물과의 접촉각을 측정함으

로써 HANF의 첨가에 따라 접촉각이 낮아지는 것을 보았다. 친수성 

물질인 HANF의 첨가로 복합재의 친수성이 높아지는 것이다. 척추 

임플란트 소재로서 새로운 뼈의 성장을 효과적으로 보조하기 위해

서는 피질골에 준하는 기계적 물성에 더해 생체 활성과 친수성을 

띠는 것이 중요하다. 생체 활성을 띠는 소재는 인체 내 삽입 시 더 

안정적으로 고정되어 뼈의 성장을 촉진시킬 수 있고, 친수성 표면을 

지닌 소재에는 인체 내의 세포 및 단백질들이 용이하게 흡착되어 

임플란트와 뼈와의 유착이 촉진된다. 본 연구에서는 피질골 수준의 

기계적 물성을 지니는 복합재를 5종 제작하였으나, 생체 활성과 친

수성의 요구사항들을 고려할 때, CF의 함량을 줄이는 동시에 생체 

활성 및 친수성 물질인 HANF의 함량을 높이는 방향이 최적이라고 

판단하였다. 따라서 비록 가장 높은 기계적 물성을 보이진 않지만, 

PEEK/HANF(10)/CF(10)와 PEEK/HANF(20)/CF(10)이 척추 임플란트 

소재로서의 응용 가능성이 높다고 결론지었다.  

2, 3장의 PEEK 연구를 종합하여 정리하면, PEEK 복합재의 선행 연
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구들은 HA가 첨가되어 생체 활성을 높인 연구와 CF 또는 GO가 첨

가되어 기계적 물성을 높인 연구의 두 갈래로 나뉘어 진행되어왔다. 

이는 PEEK에 HA 첨가 시 나타나는 기계적 강도의 급격한 저하로 

HA를 포함하면서 높은 강도를 지니는 소재를 만드는 것이 어려웠

기 때문이다. 상용화된 PEEK 복합재 제품 역시 HA를 첨가해 생체 

활성 및 골접합성을 높인 제품과 CF를 다량 첨가해 기계적 물성을 

높인 제품으로만 나뉘었다. 선행 연구 및 제품들과 비교해 본 연구

가 지니는 우수성은, 우선 개질된 HA를 사용함으로써 HA를 다량 

첨가하고도 우수한 기계적 물성을 갖는 복합재를 얻었다는 것이다. 2

장의 실란계 커플링제로 개질된 HA의 경우 이미 보고된 사례가 있

긴 했지만, 높은 종횡비의 HANF를 합성하여 PEEK에 첨가된 연구

는 보고된 바 없어 본 연구에 독창성이 있었다. 더 나아가 HA, GO, 

CF를 적절한 조합으로 첨가하여 생체 활성과 기계적 물성이 동시에 

향상된 복합재를 얻었다는 점에서 임플란트 소재로서의 사용을 위

해 한 단계 더 발전한 복합재를 제작했다. 
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IV. PLA/HANF/PGA 단섬유 복합재의 제조 및 

특성 평가 

 

1. 서론 

 

생분해성 고분자 PLA를 척추 임플란트 소재로 응용하기 위해 HA

를 첨가한 연구들이 많이 진행되었다. 하지만 역시 HA의 높은 표면 

에너지와 PLA와 HA 간의 낮은 친화력으로 인해 HA가 복합재 내에

서 쉽게 응집되었고 기계적 강도의 감소도 보고되었다[83-85]. 이를 

개선하기 위해 HA의 응집을 막고자 하는 다양한 연구가 보고 되었

다. HA의 플라즈마 처리를 통해 표면 에너지를 낮추고 폴리아크릴산

(poly(acrylic acid), PAA)을 상용화제로 도입한 연구에서는, 복합재 내 

HA의 분산은 많이 개선되며 HA 첨가 후에도 PLA 수지와 유사한 

수준의 기계적 강도를 유지할 수 있었다[29]. PLA와의 친화력을 높

이기 위해 HA 표면에 PLA를 수식한 사례도 있었다[28]. 해당 연구

에서는 HA 표면의 P-OH 작용기를 시작점으로 락타이드를 개환중합

해 PLA 사슬이 HA에 수식되는 grafting from 방법을 사용하였다. HA 

표면의 P-OH는 C-OH 작용기에 비해 반응성이 낮아 수식된 PLA 사

슬의 양이 최대 6 wt%로 많지 않았지만 PLA가 수식된 HA를 첨가했

을 때 인장 강도를 비롯한 기계적 물성이 소폭 상승하였다. 이와 같

이 HA와 PLA 사이의 친화력을 높이는 방식 대신에, 본 연구에서는 

III장에서 PEEK에 적용하였던 HANF를 PLA에도 첨가하여 HA를 섬



84 

 

 

유 형태로 제작하였을 때 얻었던 기계적 물성 강화 효과를 보고자 

하였다. PLA에 HA 나노 입자와 HANF를 각각 첨가 해 PLA/HA와 

PLA/HANF 복합재의 기계적 물성을 비교해 보았다.  

추가적인 기계적 물성의 강화를 위해서 PEEK 복합재에서는 탄소

계 충전재인 CF를 주로 사용하였다. PLA에도 CF나 탄소 나노 튜브

(carbon nanotube, CNT)를 첨가하여 기계적 물성을 향상시킨 사례가 

있었다[86, 87]. 하지만 생분해성 임플란트 소재를 만들고자 함에 있

어 생분해가 되지 않는 충전재를 첨가하는 것은 목표에 어긋난다고 

판단이 되었다. PLA에 생분해성 섬유 충전재를 삽입한 대표적인 연

구 사례로 PLA 섬유를 첨가한 자기 강화 복합재가 있었다[88-91]. 

기지재와 동일한 구조의 섬유를 첨가함으로써 기지재와 충전재 간

의 뛰어난 계면 접착을 기대할 수 있고, 그로 인해 Du의 연구에서

는 PLA 섬유를 30 wt%를 첨가했을 때 PLA 수지보다 44% 인장 강

도가 증가하였다고 보고했다[92]. 자기 강화 복합재는 주로 열 압착 

공정을 통해 기지재의 융점과 섬유의 융점 사이의 작은 온도 범위

에서 아주 짧게 가공하여 제작하는데, 이 과정에서 조금만 조건이 

어긋나도 섬유가 지나치게 녹아버려 자기 강화의 효과가 사라진다. 

따라서 공정의 편의성을 위해 찾은 또 다른 섬유가 PGA 섬유이다. 

PGA는 6 GPa의 높은 물성을 지니고 있어 PLA에 첨가되었을 때 기

계적 물성 강화를 기대할 수 있다. PGA의 융점은 210 - 220 ℃로, PLA

의 융점인 160 - 170 ℃와 차이가 나는 편이라 용융 공정을 보다 편리

하게 진행할 수 있다. 또한 클로로포름과 같은 다양한 용매에 녹는 

PLA와 달리 PGA를 녹일 수 있는 유기 용매가 1,1,1,3,3,3-hexafluoro-

2-propanol (HFIP) 정도로 제한적이라 용액 공정으로도 복합재를 제작
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할 수 있다는 장점이 있다. PGA는 그 자체를 기지재로 사용하여 임

플란트 소재 제작 시 지나치게 빠른 분해 속도로 응용이 어려웠지

만, 섬유 형태로 첨가하여 용융 혹은 용액 공정을 통해 PLA 기지재

로 PGA 섬유를 잘 감쌀 경우, 그 분해 속도를 어느 정도 줄일 수 

있을 것으로 기대되었다. PLA에 PGA 섬유를 첨가한 선행 연구 사례

에서, PGA 장섬유를 PLA가 녹아 있는 클로로포름 용액 내에 잘 배

향시킨 뒤 용매를 날리는 solution casting 방식으로 PLA/PGA 장섬유 

복합재를 제작하였다(그림 1)[93]. 그 결과 10 wt%의 장섬유 첨가 시 

굴곡 강도가 16% 상승하였고, 함량을 30 wt%까지 늘리자 40%까지 

강도가 상승하였다. 하지만 PGA 장섬유를 고르게 배향하여 복합재

를 제작하는 공정은 세심한 조절이 필요해 대량화 및 상용화가 어

려울 것으로 판단되어, PGA 섬유를 이용한 보다 간단한 공정이 필요

하였다. 그리하여 본 연구에서는 PGA 장섬유가 아닌 짧게 잘린 

PGA 단섬유를 이용하였다. PGA 단섬유를 이용하면 PLA가 녹은 클

로로포름 용액 내에서 단섬유를 교반시키는 간단한 과정을 통해 

PLA 기지재와 PGA 섬유를 섞을 수 있다. PLA에 PGA 단섬유를 다

양한 함량으로 넣어 기계적 물성의 변화를 확인하고 물성 강화를 

위한 최적의 함량을 찾았다.  

본 연구에서는 PLA/HANF/PGA 단섬유의 3성분계 복합재를 제작

하여 생체 활성과 기계적 물성이 동시에 향상된 복합재를 얻고자 

했다. HANF와 PGA 단섬유를 개별적으로 첨가하여 기계적 물성을 

향상시키는 최적의 함량을 찾아 피질골 수준에 달하는 기계적 물성

을 지니는 PLA/HANF/PGA 단섬유 복합재를 얻고자 했다. SBF 용액

에서의 인산칼슘 성장을 관찰함으로써 생체 활성 또한 평가하였다.  
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그림 IV-1. PLA/PGA 장섬유/HA 복합재 제작 모식도[93] 
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2. 실험 

 

2.1 재료 

 

본 연구에 사용된 PLA는 Natureworks의 2003D 제품이며, 용융지

수(melt flow index, MFI) 6.0 g/10 min, 분자량은 159,000 g/mol, 밀도는 

1.24 g/mL이다. 해당 PLA는 4.3 wt%의 D-이성질체를 포함한 제품이다. 

HA 분말은 Nanjing Emperor Nanomaterials의 HAP04 제품을 구매하였

고, 평균 직경이 20 nm, 평균 길이가 150 - 200 nm, 비표면적이 80 

m2/g이다. PGA 섬유는 Meta Biomed에서 구매하였고 15 μm 직경을 가

지는 필라멘트 17개의 가닥이 꼬여있는 형태로 섬유가 구성되어 있

다. Calcium nitrate tetrahydrate (Ca(NO3)2·4H2O), ammonium phosphate 

dibasic ((NH4)2HPO4), 그리고 urea는 Sigma Aldrich에서 구입하였고, 질

산(HNO3, 70%), chloroform (CHCl3), 그리고 에탄올은 대정화금에서 구

입하였다. 

 

2.2 HANF 합성 

 

같은 부피의 0.16 M Ca(NO3)2·4H2O 수용액, 0.1M (NH4)2HPO4 수용액, 

0.5 M urea 수용액을 준비하였다. 마그네틱바로 교반 시키면서 

Ca(NO3)2·4H2O 수용액에 (NH4)2HPO4 수용액을 dropwise로 첨가시켰

다. 이후 1시간 추가로 교반 시켜주어 수용액이 잘 혼합되게 하였다. 

이후 pH를 측정하면서 0.5M HNO3 수용액을 dropwise로 첨가하였다. 
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이는 pH가 2.1 ~ 2.3에 도달할 때까지 진행되었다. 그 후 urea 수용액

을 혼합물에 첨가하였고, 최종 혼합 용액은 입구를 밀봉한 뒤 95 °C

로 설정된 오븐에서 120시간 동안 aging되었다. 이후 vacuum filtration

으로 aging 동안 형성된 HANF 침전물을 얻고, 이를 증류수로 5회, 

에탄올로 2회 세척하여 잔류 이온과 물을 제거하였다. 최종적으로 

얻은 HANF는 24시간 동안 70 °C에서 건조되었다. 

 

2.3 복합재 제작 

 

PLA 복합재는 용액 침전 공정을 통해 제작하였다. 우선 5 wt%의 

농도로 PLA를 클로로포름에 첨가하고 둥근 바닥 플라스크에서 교반

기를 이용하여 분산시켜주면서 PLA가 용매에 녹을 수 있게 하였다. 

HANF는 1 g당 클로로포름 100 mL의 비율로 비커에 담고 2시간 동

안 초음파 처리하여 분산시켰다. PGA 단섬유(PGA short fiber, PGAsf)는 

1 g당 클로로포름 200 mL의 비율로 비커에 담고 4시간 동안 초음파 

처리하여 분산시켰다. 이 때 PGA 단섬유는 구매한 PGA 섬유를 직

접 가위로 ~ 5 mm 길이로 잘라 사용하였다. 이후 HANF 현탁액을 

PLA 용액에 첨가하고 2시간 상온에서 교반 시켜주었고, 그 후 PGA 

단섬유 현탁액도 첨가해주었다. 최종 혼합물을 하루 동안 교반 시켜

준 뒤 10배 부피비의 과량의 에탄올에 부어 PLA/HANF/PGA 단섬유 

복합재 덩어리를 침전시켰다. 복합재 덩어리를 잘 풀어낸 뒤 진공 

오븐에서 24시간 동안 50 ℃에서 건조시켰다. 제작한 복합재들의 조

성은 표 1에, 복합재 제작의 scheme은 그림 2에 나와있다.  

본 연구에서 충전재의 무게분율(wt%)은 충전재 명 뒤에 괄호로 
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표시하였다. 예를 들어, PLA/HANF(10)/PGAsf(5)는 10 wt%의 HANF와 

5 wt%의 PGA 단섬유가 포함된 복합재를 의미한다. 

 

2.4 분석 

 

복합재의 기계적 물성 평가를 위해 굴곡 시험을 진행하였다. 굴곡 

시편은 80 mm × 10 mm × 4 mm 크기로 Bautek 사의 BA-915A 사출 성

형기를 사용하여 성형 온도 200 ℃ 조건으로 제작하였다. 시편의 결

정화도를 높이기 위해 100 ℃에서 3시간 열처리 후 사용하였다. 굴

곡 시험은 Lloyd 사의 LR10K 모델의 만능 재료 시험기(Universal 

Testing Machine, UTM)를 사용해 ISO 178 규격에 따라 하중 속도 2.0 

mm/min으로 진행되었다.  

복합재 내부의 형태학 관찰을 위해 위해 Carl Zeiss 사의 SUPRA 

55VP 모델의 전계 방출형 주사 전자 현미경(Field Emission-Scanning 

Electron Microscopy, FE-SEM)을 이용하였다. 시편을 액체 질소에 30초 

이상 담근 후 충격을 가하여 고분자 기지재의 연신이 없는 복합재 

파단면을 얻었다.  

복합재의 생체 활성 평가를 위해 Bautek 사의 BA-915A 사출 성형

기로 굴곡 시편과 동일한 조건에서 10 mm × 10 mm × 4 mm 크기의 시

편을 얻었다. 그리고 구매한 5배 SBF 용액에 시편을 담가 표면에 

인회석이 자랄 수 있도록 하였다. 시편들은 SBF 용액에 담근 채로 

37 ℃에서 3, 7일 동안 유지되었다. 이후 시편들을 꺼내 물로 가볍게 

씻은 뒤 60 ℃에서 건조 후 표면에 새로 성장한 인회석을 SEM으로 

관찰하였다. 
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표 IV-1. PLA 복합재의 충전재 함량 조성 

 
HA or HANF content 

(wt%) 

PGAsf content 

(wt%) 

PLA/HA 

or 

PLA/HANF 

10 - 

20 - 

PLA/PGAsf 

- 5 

- 10 

- 15 

PLA/HANF/PGAsf 10 5 
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그림 IV-2. PLA/HANF/PGAsf 복합재 제작 모식도 
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3. 결과 및 고찰 

 

3.1 복합재의 기계적 물성 및 형태학 

 

PLA와 HA, HANF, 및 PGA 단섬유를 첨가한 PLA 복합재들의 굴

곡 물성을 측정하였다(표 2). PLA 기지재의 기계적 물성 측정 결과, 

탄성률은 3.3 GPa, 굴곡 강도는 99 MPa로 7 GPa 이상의 탄성률과 103 

MPa 이상의 굴곡 강도를 지니는 인간 피질골과 비교하여 낮은 기계

적 물성을 보여 보완이 필요하였다. 하지만 생체 활성 물질인 HA를 

첨가 시, HA 자체의 높은 탄성률 덕분에 PLA/HA(10)과 PLA/HA(20) 

복합재의 탄성률은 PLA보다 각각 45%, 67% 높았지만 굴곡 강도는 

각각 24%, 31% 감소하였다. 복합재의 조기 파단으로 인해 강도가 감

소한 것으로, 고분자 기지재와 HA 사이의 낮은 계면 접착력이 원인

이다. 이를 개선하기 위한 방안으로, 이전 연구에서 종횡비 40의 

HANF를 PEEK 복합재에 첨가하여 섬유 충전재의 브리징 효과와 우

수한 분산성으로 인한 기계적 물성 강화 효과를 본 바 있다. 본 연

구에서도 HANF를 첨가한 PLA/HANF(10)과 PLA/HANF(20) 복합재들

은 탄성률이 각각 106%, 115% 상승한 데 이어 굴곡 강도 역시 PLA

에 비해 각각 17%, 12% 더 높은 값을 보여 섬유 형태 충전재의 기

계적 물성 강화 효과를 다시 한번 확인하였다(그림 3).  

추가적인 기계적 물성의 강화를 위해 PLA에 PGA 단섬유를 첨가

한 복합재들의 기계적 물성을 확인하였다. PGA 단섬유 첨가 함량을 

5, 10, 15 wt%로 늘릴수록 탄성률은 계속해서 상승했지만, 굴곡 강도
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의 경우 PLA/PGAsf(5)에서 PLA에 비해 20% 강도가 상승한 이후 

PLA/PGAsf(10, 15)에서는 강도가 감소하는 경향을 보였다(그림 4). 여

전히 PLA 수지보다는 12%, 8% 높은 굴곡 강도 값이었으나, 복합재

의 강도를 증가시키는 최적의 PGA 단섬유 함량은 5 wt%임을 확인

하였다.  

PLA/HA 및 PLA/HANF 복합재들의 파단면을 SEM으로 관찰하였

다(그림 5). PLA/HA(10, 20)의 경우 HA가 두 복합재 모두에서 마이크

로 크기의 응집체를 형성하는 것을 관찰하였다. PLA 기지재와 HA 

나노 입자 사이의 낮은 친화력으로 인해 HA가 복합재 내 고르게 

분산이 되지 못한 것으로, 외부 응력에 의한 복합재의 변형 중 HA 

응집체가 계면으로부터 탈착되면서 조기 파단을 불러 일으킨 것으

로 분석할 수 있다. 이는 곧 복합재의 강도를 저하시키는 원인이 되

었다. 반면 PLA/HANF(10, 20) 복합재의 경우 HANF의 10 wt% 첨가

까지는 뚜렷한 응집체의 형성 없이 잘 분산이 되어 있는 것을 보았

다. HANF와 PLA 기지재 사이의 형성된 틈(void)으로 미루어 보아 둘 

사이의 계면 접착력은 여전히 약하지만, HA 나노 입자에 비해 작아

진 표면적으로 인해 HANF끼리 응집하려는 경향이 약해진 것이 상

대적으로 고른 분산의 원인이라고 할 수 있다. 하지만 HANF도 20 

wt% 첨가 시 마이크로 크기의 응집체를 형성하는 것을 보았고, 이

것이 PLA/HANF(20)의 파단 연신율과 굴곡 강도가 PLA/HANF(10)보

다 낮은 원인을 설명한다. PLA/PGAsf(5, 10, 15) 복합재의 경우 PGA 

단섬유의 5 wt% 첨가 시에는 단섬유가 잘 분산이 되어 있는 상태를 

확인하였다(그림 6a). 그러나 10, 15 wt% 첨가 시, 단섬유들끼리 강하

게 엉켜있는 것이 관찰되었는데(그림 6b, 6c), 이러한 응집체 형성으
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로 인해 제대로 된 강화 효과를 주지 못하여 기계적 강도가 5 wt% 

첨가 시보다 감소하였다고 분석하였다.  

PLA 자체의 굴곡 강도가 99 MPa로 피질골의 강도에 비해 낮다는 

점을 고려했을 때, 피질골에 준하는 기계적 물성을 지니는 PLA 복

합재를 만드는 데 있어 굴곡 강도를 최대화하는 충전재 조합을 찾

고자 하였다. PLA/HANF(10, 20)과 PLA/PGAsf(5, 10, 15)의 기계적 물성

과 파단면 관찰 결과를 바탕으로 복합재 내에서 응집되지 않아 굴

곡 강도를 떨어뜨리지 않는 함량인 HANF 10 wt%와 PGAsf 5 wt%를 

첨가한 PLA/HANF(10)/PGAsf(5)를 제작하여 기계적 물성을 측정하였

다. 그 결과, 7.9 GPa의 피질골에 준하는 탄성률과 함께 124 MPa의 굴

곡 강도를 내는 것을 확인하였다. 제작한 복합재들 중 가장 높은 굴

곡 강도를 얻었다는 점에서 PLA/HANF(10)/PGAsf(5)가 복합재의 기

계적 물성을 향상시키는 최적의 조합이라고 결론지었다.  

 

3.2 복합재의 생체 활성 

 

최적의 기계적 물성을 달성한 PLA/HANF(10)/PGAsf(5) 복합재를 5

배 SBF 용액에 3, 7일 담근 후 표면의 변화를 SEM으로 관찰하였다

(그림 7). SBF 용액에 담그기 전 깨끗했던 복합재의 표면은 5배 SBF 

용액 내에서 이온들과 반응한 후에 인산칼슘 층을 형성한 것을 확

인하였다. 이로부터 HANF의 첨가로 인해 PLA 복합재가 생체 활성

을 띠는 것을 확인하였다. 따라서 피질골에 준하는 기계적 물성을 

지니면서 생체 활성을 띠는, 척추 임플란트 소재로서의 조건들을 만

족하는 PLA 복합재를 PLA/HANF(10)/PGAsf(5)에서 얻었다. 마지막으
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로 생분해성 PLA 복합재의 경우 인체 내 삽입 시 분해도에 대한 연

구가 필요하다. 생분해성 임플란트는 인체 내에서 분해되는 속도와 

새로운 뼈가 자라나는 속도가 균형을 이루어야 하며 충분한 회복이 

이루어지기 전에 고정이 풀어져서는 안 된다. 보다 단순한 테스트로

는 생체 내 일정 기간 삽입 후 모양 변화와 무게 변화를 관찰하는 

것이 있다. 다만 이 방법은 분해 정도만 볼 뿐 새로운 뼈의 성장 정

도를 측정하지는 못한다. 따라서 삽입 후 임플란트의 분해 정도와 

뼈 성장 속도를 함께 관측할 수 있어야 하는데, 이를 위한 정해진 

표준 측정법은 아직 없고, 다만 최근 연구에서 micro-CT를 통해 관

찰하는 결과가 보고된 바 있다.[94] 이에 대한 연구는 앞으로도 진행

되어야 한다. 
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표 IV-2. PLA에 HANF와 PGA 단섬유가 첨가된 복합재의 굴곡 

물성 

 
Flexural 

Modulus (GPa) 

Flexural 

Strength (MPa) 

Flexural Strain 

at Break (%) 

PLA 3.3(±0.1)  99(±7) 3.9(±0.4) 

PLA/HA(10) 4.8(±0.2)  75(±5) 1.8(±0.2) 

PLA/HA(20) 5.5(±0.4)  68(±7) 1.7(±0.2) 

PLA/HANF(10) 6.8(±0.2) 116(±7) 2.1(±0.1) 

PLA/HANF(20) 7.1(±0.2) 111(±5) 2.0(±0.1) 

PLA/PGAsf(5) 5.4(±0.1) 119(±5) 3.3(±0.3) 

PLA/PGAsf(10) 5.7(±0.2) 111(±5) 2.9(±0.4) 

PLA/PGAsf(15) 6.1(±0.2) 107(±5) 2.3(±0.2) 

PLA/HANF(10) 

/PGAsf(5) 

7.9(±0.3) 124(±2) 1.8(±0.1) 

 

 



97 

 

 

 

그림 IV-3. PLA/HA 및 PLA/HANF 복합재의 (a) s-s curve,  

        (b) 굴곡 탄성률 및 (c) 굴곡 강도 
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그림 IV-4. PLA/PGAsf 복합재의 (a) s-s curve, (b) 굴곡 탄성률 및  

        (c) 굴곡 강도 
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그림 IV-5. (a) PLA/HA(10); (b) PLA/HA(20); (c) PLA/HANF(10) 

          (d) PLA/HANF(20) 복합재의 파단면 SEM 관찰 결과 
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그림 IV-6. (a) PLA/PGAsf(5); (b) PLA/PGAsf(10); (c) PLA/PGAsf(15) 

          복합재의 파단면 SEM 관찰 결과 
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그림 IV-7. 5배 SBF 용액에 PLA/HANF(10)/PGAsf(5) 복합재 

  시편을 (a) 0일, (b) 3일, (c) 7일 담근 후 표면 SEM  

  관찰 결과 
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4. 연구 요약 

 

척추 임플란트 소재로서 응력 차폐 현상을 일으키는 금속 소재를 

대체하기 위한 고분자 소재가 주목받고 있다. 이전 연구에서는 비분

해성 고분자인 PEEK 소재를 척추 임플란트 소재로의 적용을 위해 

개질된 HA와 CF를 첨가하여 생체 활성과 기계적 물성을 향상시켰

다. 본 연구에서는 동일한 원리를 생분해성 고분자인 PLA에 적용시

켜 생체 활성과 기계적 물성이 향상된 PLA 복합재를 제작하였다. 

생분해성 고분자를 사용한 임플란트는 인체 내에서 시간이 지나면 

분해되기 때문에 임플란트 제거 수술이 필요하지 않다는 장점이 있

다. 생체 활성 향상을 위해서는 이전 연구와 동일하게 HA를 섬유 

형태로 합성한 HANF를 사용하였고, 기계적 물성 강화를 위해서는 

역시 생분해성 소재이면서 기계적 물성이 PLA보다 뛰어난 PGA 단

섬유를 사용하였다. PGA는 생분해성 속도가 빨라 그 자체를 임플란

트 소재로 사용하기는 어렵지만, 충전재로서 PLA에 뒤덮여 있으면 

분해가 지연되어 사용이 가능하다.  

PLA 자체의 기계적 물성을 측정한 결과, 탄성률 3.3 GPa, 굴곡 강

도 99 MPa로 탄성률 7 GPa 이상, 굴곡 강도 103 ~ 238 MPa인 피질골

의 기계적 물성에 비해 낮아 강화가 필요하였다. 생체 활성 물질인 

HA 나노 입자를 개질 없이 첨가할 경우 탄성률은 증가하였지만 굴

곡 강도는 20% 이상 감소하였다. 반면 종횡비 40의 HANF를 첨가한 

경우, 탄성률이 2배 이상 증가하였고, 굴곡 강도 역시 10 wt% 첨가

시 17% 증가하였다. 20 wt% 첨가 시에는 굴곡 강도가 PLA보다 12% 
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높은 값을 보였으나 PLA/HANF(10)보다는 낮았다. 다음으로 5 mm 

길이의 PGA 단섬유를 5 wt% 첨가 시 탄성률이 64%, 굴곡 강도가 

20% 상승하였다. 그러나 PGA 단섬유의 양을 10, 15 wt%로 늘렸을 

때, 탄성률은 더 증가하였으나 굴곡 강도는 PLA/PGAsf(5)보다 감소

하였다. PLA/HANF(20)과 PLA/PGAsf(10, 15)가 각각 PLA/HANF(10)과 

PLA/PGAsf(5)에 비해 굴곡 강도가 낮은 원인은 복합재의 파단면 관

찰을 통해 알 수 있었다. PLA/HANF 복합재의 파단면 관찰 결과 10 

wt% 첨가 시까지는 HANF가 고르게 분산되어 있는 것을 볼 수 있

었지만, 20 wt% 첨가 시에는 HANF 응집체가 형성된 것을 볼 수 있

었다. 마찬가지로 PLA/PGAsf 복합재에서 5 wt% 첨가 시까지는 단섬

유가 잘 분산되어 있으나 10, 15 wt%로 함량이 늘자 단섬유끼리 엉

켜 응집체를 형성하는 것을 보았다. PLA의 굴곡 강도가 피질골에 비

해 낮으므로 강도가 감소하지 않는 충전재의 함량을 택하는 것이 

가장 중요하다고 보았고, 따라서 PLA/HANF(10)/PGAsf(5) 복합재를 

제작하여 탄성률 7.9 GPa, 굴곡 강도 124 MPa로 피질골에 준하는 기

계적 물성을 지니는 복합재를 얻었다. HANF와 PGA 단섬유를 첨가

한 본 결과가 PLA 섬유를 첨가한 자기 강화 복합재 혹은 PGA 장섬

유를 첨가한 복합재 선행 연구 사례에 비해 강화된 정도는 적었지

만 보다 간단한 방법으로 복합재를 제작하여 향상된 기계적 물성을 

얻었다는 점에서 의의가 있다. 또한 PLA/HANF(10)/PGAsf(5)는 5배 

SBF 용액에 일정 기간 담근 후 표면에 인산칼슘 층을 잘 성장시키

는 결과를 보여 생체 활성을 지님을 확인하였다. 최종적으로 생분해

성 PLA를 이용하여 기계적 물성과 생체 활성이 동시에 향상된 복합

재를 얻었고, 이는 척추 임플란트 소재로서 응용이 가능하다.  
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V. 결론 

 

본 연구는 척추 임플란트 소재로의 응용을 위해 고분자 복합재를 

제작하였다. 고분자 소재로는 PEEK와 생분해성 PLA를 선택하였다. 

PEEK는 다른 고분자 소재들에 비해 기계적 물성이 높은 편으로 우

수한 화학적 안정성을 보이는 생체 적합한 물질이다. PLA는 생분해

성 소재로 임플란트로 사용 시 추후에 임플란트 제거 수술이 필요 

없다는 장점이 있고, 다른 생분해성 고분자들과 비교해 생분해 속도

와 기계적 물성이 균형을 잘 이루고 있다. 임플란트가 인체 내에서 

단단히 고정되고 효과적으로 뼈의 성장을 보조해주려면 뼈에 준하

는 기계적 물성을 지니고 있어야 하고, 뼈를 성장시키는 생체 활성

을 가져야 한다. 하지만 PEEK와 PLA는 생체 비활성 물질이며, 기계

적 물성 또한 인간의 피질골(탄성률 7 - 30 GPa; 굴곡 강도 103 - 238 

MPa)에 비해 낮다. 따라서 생체 활성과 기계적 물성이 동시에 개선

된 PEEK 및 PLA 복합재를 제작하는 것을 목표로 두었다.  

고분자의 생체 활성 개선을 위해서 HA를 첨가하였는데, HA 나노 

입자는 표면 에너지가 높고 PEEK 및 PLA와 친화력이 좋지 않아 복

합재 내에서 강하게 응집되는 경향을 보였다. 이는 곧 복합재의 조

기 파단 및 굴곡 강도의 감소로 이어졌다. PEEK/HA와 PLA/HA 모두 

HA 10 wt% 첨가 시 수지에 비해 굴곡 강도가 25% 가까이 감소하였

다. HA 나노 입자의 첨가로 복합재의 생체 활성은 향상하겠지만 강

도의 저하가 심해 기계적 물성을 향상시키기는 어렵다고 판단되었

다. 따라서 HA를 적절히 개질하여 복합재 첨가 시 기계적 강도의 
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저하를 피하고자 하였다. 그렇게 PEEK와 PLA를 기지재로 사용하여, 

생체 활성과 기계적 물성이 함께 개선된 복합재를 얻기 위해 HA를 

두 가지 방식으로 개질해 첨가하였고, 총 세 종류의 복합재를 제작

하였다.  

첫번째로 제작한 복합재는 PEEK에 m-HA, m-GO, 그리고 CF를 첨

가하였다. m-HA와 m-GO는 실란계 커플링제로 개질된 HA와 GO로, 

각각 카르복실기와 아민기 말단기를 지녔다. 실란계 커플링제로의 

개질은 말단기를 통해 PEEK와의 친화력을 높여 복합재 내의 충전

재의 분산성을 높이기 위함이었다. CF와 m-GO는 복합재의 기계적 

물성 강화를 위해 사용되었으며, 소수성 물질인 CF를 다량 첨가 시 

복합재의 소수성을 높일 수 있어 m-GO와 함께 사용함으로써 CF의 

양을 제한하고자 했다. 수지에 비해 굴곡 강도가 크게 감소했던 

PEEK/HA와는 달리 PEEK/m-HA는 10 wt% 첨가 시 까지는 수지의 

굴곡 강도를 유지했고, 20 wt% 이상 첨가 시 강도의 감소가 있었으

나 그 폭이 HA보다 훨씬 작았다. 복합재 파단면 관찰 시 HA에 비

해 m-HA의 분산성이 좋았다는 점에서 개질의 효과를 또한 확인하

였다. 이에 m-GO와 CF를 적정량 첨가하여 탄성률 10 GPa, 굴곡 강

도 161 MPa에 달하는 피질골에 준하는 기계적 물성을 지닌 

PEEK/m-GO(0.5)/m-HA(30)/CF(10)를 얻었다. 5배 SBF 용액에서 생체 

활성 실험 결과 표면에서 인산칼슘 층을 잘 성장시켰으며, 물과의 

접촉각 측정 결과 약간의 친수성을 보였다. 이렇게 HA 나노 입자의 

실란계 커플링제로의 개질을 통해 생체 활성과 기계적 물성이 함께 

향상된 복합재를 얻었다.  

다음으로는 PEEK에 HANF와 CF를 첨가하여 복합재를 제작하였
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다. 기존에 사용하던 막대 형태의 HA 나노 입자가 아니라 높은 종

횡비를 가지는 섬유 형태의 HANF를 제작하여 섬유 충전재가 가지

는 기계적 물성 강화 효과를 이용하고자 했다. HANF는 urea를 이용

한 pH 조절을 통해 합성하였고, 얻은 종횡비는 40이었다. 그 결과 

강도가 수지에 비해 크게 감소했던 PEEK/HA, 수지의 강도를 일정 

수준 유지했던 PEEK/m-HA와는 달리 PEEK/HANF는 수지에 비해 높

은 굴곡 강도를 보였다. 복합재 파단면 관찰 시 HANF의 분산성 또

한 HA 나노 입자보다 우수한 것을 확인하였다. 여기에 CF를 10 wt% 

첨가하자 탄성률 8.5 GPa, 굴곡 강도 202 MPa에 달하는 

PEEK/HANF(10)/CF(10)과 탄성률 12 GPa, 굴곡 강도 197 MPa에 달하

는 PEEK/HANF(20)/CF(10)을 얻었다. 역시 5배 SBF 용액에서 인산칼

슘을 잘 성장시키는 모습이었고, 접촉각 측정 결과 약간의 친수성을 

보였다. 이렇게 HA를 두 가지 방식으로 개질하여 생체 활성을 지니

고 기계적 물성이 피질골의 수준에 달하는 복합재를 제작하였다.  

마지막으로는 HANF와 PGA 단섬유를 PLA에 첨가한 복합재를 제

작하였다. 역시 기계적 강도가 크게 감소하는 PLA/HA와는 달리 

PLA/HANF는 수지보다 높은 굴곡 강도를 보였다. PGA 단섬유 역시 

첨가 시 일정 수준 탄성률과 굴곡 강도를 향상시키는 모습이었다. 

PLA 수지의 굴곡 강도가 99 MPa로 피질골의 굴곡 강도 범위보다 낮

아, 굴곡 강도를 최대로 향상시킬 수 있는 충전재 함량을 찾았고, 

PEEK/HANF(10)/PGAsf(5)에서 탄성률 7.9 GPa, 굴곡 강도 124 MPa를 

얻었다. 5배 SBF 용액에서 진행된 생체 활성 실험에서 인산칼슘을 

잘 성장시키는 것을 확인하여 생체 활성과 기계적 물성이 함께 향

상된 PLA 복합재를 얻었다.  



107 

 

 

이처럼 본 연구에서는 기존의 PEEK/HA 및 PLA/HA 복합재가 생

체 활성이 개선된 데 반해 강도가 크게 감소하는 문제를 개선하기 

위해 HA를 두 가지 방식으로 개질하였다. 하나는 HA 나노 입자를 

실란계 커플링제로 개질하여 고분자 기지재와 친화력을 높이고자 

했고, 다음은 HA를 나노 섬유로 개질하여 기계적 물성을 강화하고

자 했다. 이를 통해 HA를 첨가하고도 수지의 강도를 유지하거나 더 

향상시킬 수 있었으며, 이에 PEEK 복합재에는 m-GO 및 CF, PLA 복

합재에는 PGA 단섬유를 추가로 첨가하여 피질골 수준까지 기계적 

물성을 올렸다. 그 결과 PEEK와 PLA의 두 고분자를 이용해 충전재

의 효과적인 개질의 측면에서, 충전재의 적절한 조합의 측면에서, 

그리고 복합재 제작 공정의 측면에서 기존 연구들과 차별적인 아이

디어를 도입하였고, 그 결과 생체 활성과 기계적 물성의 측면에서 

원하던 목표를 충족하는 우수한 복합재를 얻었다. 생체 활성과 기계

적 물성이 향상된 총 세 종의 복합재를 얻었고, 이 결과는 고분자의 

척추 임플란트 소재로의 응용을 한층 발전시킬 수 있다.  
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Abstract 

 

Polymer materials have gained attention as an alternative to metals for spinal 

implant material, as the polymer can avoid stress-shielding effect. 

Polyetheretherketone (PEEK) has higher modulus and strength compared to 

many other polymers, and is chemically stable, biocompatible material that 

does not promote side reactions in vivo. Biodegradable poly(lactic acid) (PLA), 

when made into spinal implant, has an advantage of not needing a follow-up 

surgery to remove the implant, as it can be degraded naturally in vivo. Of the 

biodegradable polymers, PLA has advantage of having a good balance between 

degradation time and mechanical properties. A lot of researches have been 

reported to apply PEEK and PLA for spinal implant material. However, these 

polymer materials lack bioactivity, and have mechanical properties lower than 

human cortical bone.  

In this study, hydroxyapatite (HA) was incorporated to give bioactivity to 

polymer composites. HA is a bioactive material that can grow calcium 

phosphate layers on the surface, and is one of main components of human bone. 

However, due to high surface energy of HA and low interfacial adhesion 

between HA and polymer matrix, HA was strongly aggregated in the 

composites and decreased the mechanical strength. To avoid this drop in 

mechanical strength after incorporating HA in the composite, HA was used in 

modified form. Fillers that can reinforce the mechanical properties were 

additionally added to make PEEK and PLA composites that improve both 

bioactivity and mechanical properties.  
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First, the surface of HA was modified with silane coupling agent. The 

modified HA (m-HA) increased its interaction with PEEK through the 

functional groups of the coupling agent. Unlike HA which sharply decreased 

the flexural strength when incorporated, the composite maintained a similar 

strength to neat PEEK when 10 wt% of m-HA was added. When 20 wt% of m-

HA was added, the flexural strength decreased only 4%. Observing the fracture 

surface of the composite, m-HA was seen to be well-dispersed in the composite 

and had less tendency to aggregate than HA. Graphene oxide (GO) and carbon 

fiber (CF) was then added to give additional reinforcement in mechanical 

properties. As a result, composite having similar level of mechanical properties 

to the cortical bone, with modulus of 10 GPa and flexural strength above 160 

MPa, was made. This composite was also observed to be bioactive, growing 

calcium phosphate layers on its surface when placed in simulated body fluid.  

Secondly, HA was morphologically modified, and was added as a fiber rather 

than as a nanoparticle. HA nanofiber (HANF), which was synthesized with 

aspect ratio of 40, could give more effective reinforcement than HA 

nanoparticles with aspect ratio less than 10. As a result, PEEK/HANF had a 

higher flexural strength than neat PEEK. HANF was also seen to be more 

evenly dispersed compared to HA in the composite. CF was then added for 

additional reinforcement, and as a result, PEEK/HANF/CF composite with 

modulus above 10 GPa, and flexural strength near 200 MPa was obtained. This 

composite had mechanical properties similar to those of the cortical bone, and 

was observed to be bioactive when placed in simulated body fluid.  

Finally, HANF was incorporated in PLA to make biodegradable polymer 
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composite for spinal implant material. Similar to PEEK/HANF composites, 

PLA/HANF composites had higher flexural strength than neat PLA. 

Poly(glycolic acid) (PGA) short fiber of 5 mm length was added for additional 

reinforcement, and the optimum amount of HANF and PGA short fiber that 

most effectively increases the mechanical properties was found. As a result, 

PLA/HANF/PGA short fiber composite with modulus of 7.9 GPa and flexural 

strength of 124 MPa was obtained. The composite was observed to be bioactive.  

HA is typically incorporated in polymer composites to improve their 

bioactivity. In this study, HA was modified before incorporation to avoid 

possible reduction in mechanical strength. HA was modified in two different 

ways. First, it was surface-modified with a silane coupling agent to improve its 

affinity towards polymer matrix. Second, HA was synthesized as a fiber form 

with high aspect ratio. Both modified HA was proved to be effective, avoiding 

the sharp decrease in mechanical strength when added to the composite. Then 

additional fillers were incorporated to reinforce the mechanical properties to 

the level of the cortical bone. For PEEK composites, GO and CF were added, 

and for PLA composites, PGA short fiber was added. These PEEK and PLA 

composites with improved bioactivity and mechanical properties have high 

potential to be used as spinal implant materials. 
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composite, carbon fiber, poly(glycolic acid) fiber 
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