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ABSTRACT

Study on Zr-xCu/Zr-xSi Alloys with Low Elastic Modulus 

for Improving Stress Shield Effect 

                                       Seung-Won Ku D.D.S., Ms.D.

                                       Advisor : Prof. Ko Yeong-Mu D.D.S., Ph.D.

                                       Department of Dentistry,

                                       Graduate School of Chosun University

  The objective of this study is to fabricate Zr-xCu and Zr-xSi alloys with low 

elastic modulus for improving bone resorption in dental biomaterials. 

  Metallic biomaterials are widely used for orthopaedic and dental applications 

due to their superior characteristics of mechanical properties and 

biocompatibility in order to prevent an allergic reaction to the metals. Metal 

alloys have played a predominant role as structural biomaterials in 

reconstructive surgery, orthopaedics, and non-osseous tissues. Most of all, the 

dental alloys for dental applications require a high corrosion resistance 

because the pH and temperature vary widely in the oral environment.

  Many metals and alloys, such as stainless steel, Co-Cr alloys, and Ti-based 

alloys are commonly used. Among these dental alloys, pure Ti and Ti-6Al-4V alloy 

have become the most popular metals used for the endosseous parts implants, bone 

plates, and artificial joints because they have excellent corrosion resistance 

and high biocompatibility with natural bone.

  Stress shield effect results in the reduction in bone density as a result of 

the removal of typical stress from the bone by an implant. In general, the bone 

in a healthy person will remodel in response to the loads it is placed under. 

Therefore, if the loading on a bone decreases, the bone will become less dense 

and weaker because there is no stimulus for continued remodeling that is 

required to maintain bone mass. Although Ti-based alloys  have been widely used 
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as implant components and devices, its elastic modulus (110 GPa) is much higher 

than that of natural human bone (10-30 GPa). Serious damage may be easily caused 

in the human body when the modulus of implant materials does not match the 

natural bone due to the stress shielding effects. Therefore, in recent, 

persistent efforts have been done to obtain biological hard tissue materials 

with low elastic modulus to transfer stress to the surrounding bones 

effectively. 

  The Zr-xCu binary alloy exhibited moderate compressive strength (1291-1411 

MPa), yield stress (517-552 MPa), favorable elongation (16.4-42.9%), elastic 

energy (6.76-7.43 MJ/m3) and low elastic modulus (18.5-23.1 GPa). The Zr-xSi 

binary alloy exhibited high compressive strength (1105-1623 MPa), yield stress 

(673-1514 MPa), favorable elongation (6-27.2%), high elastic energy (10.2-34.6 

MJ/m3) and low elastic modulus (22.3-33.1 GPa). 

  Consequently, Zr-xCu and Zr-xSi binary alloys have the potential to be used as 

biomaterials with nullifying stress shielding effects for biological hard tissue 

materials

----------------------------------------------------------------------------

Keywords : Biomaterials, Elastic modulus, Zr-xCu binary alloys, Zr-xSi binary 

alloys, Metallic materials, Stress shield
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서 론

  금속기반 생체용 소재는 외과 및 치과 등의 의료분야에서 다양한 시술부품과 임

플란트용 재료로 사용되며 인체 경조직 대체용으로 다양하게 응용되고 있다 (Chen 

등, 2015; Okulov 등, 2017; Okazaki 등, 2005). 일반적으로 생체용 재료는 경조

직과 결합함에 있어서 독성을 야기하므로 인체에 영향을 미치지 않도록 해야 한

다. 특히, 생체조직과 잘 융합되는 생체적합성과 안정성 및 내구성이 매우 중요한 

특성이라고 할 수 있다. 기존의 상업용 생체재료로써 금속을 기반으로 하는 소재

는 오래전부터 사용되었으며 귀금속인 금, 크롬과 니켈이 첨가된 오스테나이트강, 

티타늄합금, 코발트-크롬 합금이 널리 사용되고 있다. 최근 생체재료 분야에서 대

표적인 금속기반 소재는 Cp-Ti와 Ti-6Al-4V 합금이라 할 수 있다. 이들 티타늄과 

그 합금들은 다른 금속과 비교하여 화학적으로 우수한 성질을 나타내므로 현저한 

부식 및 산화특성을 갖고 있으며 따라서 생체적합성 역시 매우 우수한 것으로 알

려져 있다 (Helmus 등, 2008; Hiromoto 등, 2005, Narayanan 등, 2006; Upadhyay 

등, 2006). 이렇듯 우수한 화학적, 물리적 특성으로 인해서 치과용 임플란트, 뼈 

플레이트 및 인공 관절뼈 등의 경조직 대체용으로 사용된다 (Gepreel 등, 2012; 

Ratner 등, 2004; Suitomo 등, 2008). 그럼에도 불구하고 인류의 삶의 질이 향상

되고 의학기술이 발달하며 장수명화 그리고 고령화가 됨에 따라서 더 많은 생체소

재, 경조직을 대체할 우수한 생체재료에 대한 관심이 커지고 있다. 다양한 응용분

야에 맞는 생체재료에 대한 요구조건이 더욱 중요시 되면서 해결해야할 문제점도 

점차 세분화되어 아직도 많은 연구가 필요하다.  

  특히, 인체 내에 삽입하게 되는 생체재료는 독성에 대한 문제가 매우 중요하게 

된다. 대표적인 금속기반 생체재료 Ti-6Al-4V 합금에는 고용원소로 첨가된 Al이나 

V 원소가 인체 내에서 삽입시 Ti기지 금속으로부터 이온화되어 나와서 인체에 독

성을 야기하는 것으로 잘 알려져 있다. 오스테나이트강과 코발트-크롬 합금의 경

우에는 우수한 기계적 성질과 내산화 및 내부식성을 향상시키는 니켈(Ni)과 크롬

(Cr)등의 고용원소가 인체와 알레르기 반응을 일으키는 것으로 보고되고 있다 

(Zhang 등, 2010; Gristina 등, 1987). 또한, 기계적인 물성의 경우 생체소재와  

인체 뼈 간의 상대적 탄성계수 차이가 매우 크게 나타나는 것이다. 금속기반 생체

재료의 일반적인 탄성계수는 대략 수백 GPa 정도이며 이는 인체 뼈의 탄성계수인 
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10-30 GPa보다 매우 높은 수치를 갖는다. 치과용 임플란트 장치나 정형외과에 뼈 

플레이트에 많이 응용되는 오스테나이트 (AISI 316)강의 탄성계수는 190 GPa, 코

발트-크롬 합금의 탄성계수는 210 GPa이다. 그리고 순수 티타늄 및 티타늄 합금의 

탄성계수는 오스테나이트강 및 코발트-크롬 합금보다 낮고 약 110 GPa 정도를 나

타내지만 이 역시도 여전히 인체 뼈의 탄성계수보다 매우 높다고 할 수 있다 

(Niinomi, 2011). 이렇듯 인체에 삽입하게 되는 생체소재와 인체 뼈간의 상대적 

탄성계수 차이가 매우 크게 나타나므로 상호간의 탄성계수 불일치를 야기하게 되

어 결국 응력 차폐(Stress shielding)를 유발하게 되고 생체재료가 장시간 인체에 

삽입되어 사용될 때 골 흡수를 유발할 수 있으며, 생체재료의 파괴 및 체내에서 

탈락을 야기할 수도 있다. 따라서 이로 인해 생체재료가 손상되며 금속이온이 체

내로 용출 될 위험이 있으며 염증과 바이러스 감염 등과 같은 매우 치명적 부작용

이 발생할 수 있다 (Katti 등, 2004; Zhou 등, 2014). 

  따라서 본 연구는 금속기반 생재소재의 경우 임플란트를 체내에 삽입시 임플란

트 소재와 인체 골 사이의 탄성계수 불일치로 인하여 유발되는 응력차폐를 방지하

할 수 있는 생체친화성이 있는 지르코늄 합금을 설계하고자 하였다. 
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재료 및 방법

(1) 실험재료

  본 연구에서는 Zr-xCu와 Zr-xSi (x = 0, 1, 4, 7, 10 wt.%)의 공칭 조성을 갖는 

지르코늄 이원계 합금을 제작하였다. Zr-xCu와 Zr-xSi 합금 설계를 위해서 상용 

지르코늄은 순도 99.99 mass%의 신선 (지름 2 mm 길이 300 mm)을 기계 가공하여 

팰릿 형태로 준비하였다. 진공 아크용해로에 장입하기 위해서 용해와 취급이 용이

하도록 길이를 3 mm로 저속 다이아몬드 커팅기를 사용하여 기계가공으로 준비하였

다. 무산소동 (99.99 mass%) 역시 지름 1.5 mm 길이 300 mm의 신선형태를 입수하

여 길이를 3 mm로 기계 가공하여 준비하였다. 다결정 실리콘은 (99.99 mass%) 역

시 지름 1.5 mm 길이를 3 mm로 기계 가공하여 준비하였다.

  아르콘 가스 분위기의 진공 아크용해로 (Arc-melting)를 사용하여 설계조성비를 

기준으로 각각 준비한 지르코늄과 무산소동 그리고 실리콘을 용해로에 장입하여 

제작하였다. 균일한 합금 조직을 설계하기 위해서 여덟 번 상하위치를 반복하면서 

재 용융처리를 하고 균질화 처리를 진행하였다. Fig. 1에는 본 연구에서 사용한 

진공 아크용해로의 사진과 용해로 구조의 개략도를 나타내었다. Fig 2.에서는 

Zr-xCu와 Zr-xSi 이원계 합금의 상태도를 나타낸다. 몇몇의 연구자에 의해서 Zr이 

10 에서 80at.% 사이의 범위에서 조성을 가지면 비정질 Cu-Zr 합금이 된다고 보고

되었으며, Zr-rich 비정질 합금은 초전도성을 나타내는 것으로 알려져 있다. 따라

서 본 연구에서는 초전도성 비정질 합금의 생성을 방지하기 위해, 최대 15wt.%의 

공칭 조성을 갖는 일련의 합금을 제작하였다. 이렇게 아크용해 주조되어진 Zr-xCu

와 Zr-xSi 합금의 버튼 모양의 잉곳 사진을 Fig. 3에 나타내었다.

(2) 실험방법

가. 미세조직 관찰

  합금의 표면 미세조직은 Zr-xCu와 Zr-xSi의 버튼형 잉곳 시험편을 저속 다이아

몬드 커팅기를 사용하여 두께 3 mm로 기계 가공하여 준비하였다. 먼저 표면은 SiC 
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에머리 페이퍼 #220에서부터 #2000까지의 연마지를 사용하여 기계적 조연마 작업

을 실시하였다. 이후 알루미나 페이스트 6μm, 1μm, 0.3μm를 이용하여 미세연마 

작업을 하고 최종적으로 진동연마기를 이용하여 SiC 연마액 0.05μm로 15분간 경

면연마를 진행하여 시험편을 준비하는 동안 발생할 수 있는 소성변형 및 잔류응력

의  영향을 최소화하였다.

  표면 미세조직 관찰을 위한 화학적 에칭은 증류수 45 ml, 질산 45 ml 그리고 불

산 10 ml (Dist water 45 ml + Nitric acid 45 ml + Hydrofluoric acid 10 ml)를 

이용하여 30℃에서 약 5초간 에칭액에 시편 전체를 담가서 표면부식 처리를 수행

하였다. 준비된 시험편은 광학현미경 (Optical microscope, OM; Zeiss: Axio 

Vert. A1, Oberkochen, Germany), 주사전자현미경 (Scanning Electron 

Microscope, SEM; Seron: AIS2000C, Seoul, Korea)을 이용하여 표면 미세조직을 

관찰하였다. 복잡한 주조 조직에 대한 다향한 양상과 위치에 따른 보다 정밀한 표

면 원소 분석을 하기 위하여 전자탐침미소분석시험 (Electron Probe Micro 

Analyser, EPMA; Shimadazu: 1600,Tokyo, Japan)을 이용하여 관찰하였다.

나. 결정상 구조분석

   금속기 주조합금은 Fig. 2에 나타낸 평형상태도와 같이 응고 시 재료 내에 온

도와 화학적 조성에 따라서 많은 결정상의 조직들이 형성된다. 이들 결정상들은 

서로 다른 물리적, 화학적 특성을 나타내므로 이들 결정에 대한 구조분석이 필수

적이다. 설계된 시험편의 결정상 구조분석을 위해 X-선 회절기(X-ray 

diffractionb, XRD; Rigaku: X’pert PRO MPD, Texas, USA)를 이용하여 30°에서 

80°까지 스캔간격 0.02°로 유지시간 1s로 2θ 스캔으로 수행하였다. X선은 CuK

α(λ=1.54060 Å) 타겟 조건으로 튜브 전압 40 kV, 전류 30 mA로 설정하였다. 시

험편에 대한 표면 준비과정은 미세조직관찰 시험편의 제작과 동일하게 준비하였

다. 

다. 탄성계수 측정

  Zr-xCu와 Zr-xSi의 합금원소 첨가에 따른 시험편의 기계적 특성인 압축강도, 연

신율 및 영률 등을 측정하기 위해 만능시험기 (Universal Testing Machine, UTM; 

Shimadzu: AG-20kNX, Kyoto, Japan)를 이용하여 압축시험을 실시하였다. 압축시험

편은 폭 3 mm × 너비 3 mm × 길이 6 mm의 시험편을 와이어커팅 제작하여 준비하
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였다. 압축시험은 실온에서 1 mm/min의 크로스헤드 속도를 통하여 하중-변위 곡선

으로부터 응력-변형율 곡선을 계산하였다. 시험 후 주사전자현미경을 이용하여 파

단면을 관찰하였다. Fig. 4은 본 연구에 사용한 만능시험기의 사진을 나타내었고 

Fig. 5은 압축 시험편의 형상과 최종 전단 파단 시편의 사진이고 Fig. 6은 재료의 

탄성변형에너지에 대한 개략도를 나타내었다. 탄성에너지는  탄성에너지율

(Resilience)라 부르기도 하며 재료가 영구 변형되지 않고 외부의 응력에 대해 재

료에 누적되는 최대 탄성에너지로 정의된다. 이러한 탄성에너지는 유동곡선의 항

복강도를 기준으로 적분면적으로 계산되고 탄성 변형률, 항복 강도 및 응력-변형

률 곡선으로부터 구하였다. 
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Fig. 1. Vacuum arc melting furnace and schematic diagram of melting system.
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(a)

(b)

Fig. 2. The equilibrium phase diagram of Zr-base binary alloys; (a) Zr-xCu 

and (b) Zr-xSi alloy.
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(a) 

                             (b)

Fig. 3. Ingot specimen of Zr-base binary alloys casted by arc melting 

furnace; (a) Zr-xCu and (b) Zr-xSi alloy.
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Fig. 4. Universal testing machine to calculate compressive strength.

Fig. 5. Schematic diagram of compressive tester and zirconium specimen.
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Fig. 6. Stress-strain flow curve of typical soft metals showing elastic 

energy. 
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연구 결과

  Fig. 7은 Zr-xCu 이원계 합금의 광학현미경을 이용하여 관찰한 미세조직사진을 

나타내었다. Zr은 Fig. 7(a)에서 바스켓 위브 형태의 미세조직을 갖는 a-Zr의 단

상을 보이며, Zr-1%Cu 합금인 Fig. 7(b)에서는 바스켓 위브 형태의 간격이 더욱 

커져 미세조직이 뚜렷하게 보이는 것을 확인할 수 있다. Fig. 7(c-e)에서 확인되

는 미세조직인 회색영역은 a-Zr상, 밝은 백색 영역은 조대한 공정 Zr2Cu상이며, 밝

은 영역은 Cu의 첨가량의 증가에 따라 공정 Zr2Cu상 증가 때문이다. 

  이러한 미세조직적 특성은 Fig. 8은 주사전자현미경 이미지를 통해 더욱 분명하

게 확인할 수 있다. Fig. 8(a) 순수 Zr의 이미지로 층상간격이 좁고 방향성을 가

진 바스켓 위브 형태의 조직을 나타내고 있다. Fig. 8(b)에서는 1%Cu를 첨가한 

Zr-1%Cu 합금의 이미지이며 층간계면의 간격이 넓어졌으며 층간계면에 조대한 공

정 Zr2Cu 석출상이 존재하였다. Fig. 8(c-e)는 Cu의 첨가 함량이 증가함에 따라 바

스켓 위브 형태의 조직이 파괴되고 소멸되며, 공정 Zr2Cu 금속간 화합물 영역이 확

대되고 조대해지는 것으로 나타났다. 그리고 a-Zr 기지 내에 층상조직이 나타나는

데 이는 a-Zr + Zr2Cu의 공정조직으로 구성된다. 이러한 미세조직 관찰을 통하여 

Zr2Cu상은 입계에 분포한다는 것을 확인 하였으며, 결정립 경계 영역의 에너지가 

내부 결정립의 에너지보다 높기 때문에 Cu 원자는 결정립계 영역쪽으로 확산이 용

이하며 계면에서 금속간 화합물 Zr2Cu를 형성 할 수 있다. 그리고 층 경계에 발달

한 공정 Zr2Cu 상을 명확하게 관찰할 수 있다. 

  이를 보다 정량적으로 분석하기 위하여 Fig. 9 에서는 전자탐침미소분석법인 

EPMA를 이용한 각 원소별 이미지 스캔을 실시하였다. 분석결과 미세조직 사진에서 

보이는 두 가지의 상(phase)을 확인하였으며, Fig. 9(a)의 Zr-1%Cu 합금의 합금 

맵핑 이미지에서는 바스켓 위브 형태의 상을 확인하였으며, Fig. 10(b) Zr-7%Cu 

합금에서는 a-Zr과 Zr2Cu 두가지 상이 존재함을 확인하였다. 특히 Zr기지의 입내로 

Cu가 분포하고 있는 것은 이미 언급한대로 입내에는 a-Zr + Zr2Cu의 공정조직에 의

한 Zr2Cu 분간을 나타낸다고 볼 수 있다. Zr2Cu의 화학적 조성은 파장분산 분광 분

석기를 통해 66.1Zr-33.9Cu mol% 로 측정되었다. Zr2Cu공정상은 계면을 모두 둘러

서 원형으로 존재하고 기지부인 a-Zr에는 a-Zr + Zr2Cu의 공정상이 관찰되었다.

   Fig. 11에서는 주조 된 Zr-Cu 이원계 합금의 엑스선 회절 분석 (XRD) 프로파일
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을 보여준다. Cu를 첨가하지 않은 Zr에서는 ɑ-Zr 상에 기인하는 회절피크만이 존

재하였다. 그리고 Cu 첨가에 의해 38
o 부근에 높은 Zr2Cu 회절 피크가 관찰 되었으

며, Cu의 함량이 증가함에 따라 피크의 강도도 증가하였다. 이러한 금속간 화합물

은 정방정계 MoCu2 형 구조를 갖는다. 또한, 이러한 이미지 분석을 통하여 Zr2Cu 

상의 분율을 정량적으로 평가하였다. Zr2Cu 상은 Cu 첨가에 따라 크게 증가하였고 

15 질량% Cu에서 약 40% 면적 분율까지 증가한다. 

  Fig. 12에서는 Zr-Si 이원계 합금의 미세조직사진을 나타낸다. 순수 Zr은 Si의 

첨가에 따른 미세조직과의 비교를 위해여 나타내었다. 이미 설명했듯이 순수 Zr의 

경우 바스켓 위브형태의 미세조직을 갖는 a-Zr의 단상이다. Zr-1%Si 합금인 Fig. 

12(b)에서는 바스켓 위브형태 조직이 사라지고 수지상정의 미세조직을 나타내었

다. Fig. 12(c-e)에서는 a-Zr기지와 판상의 Zr2Si 금속간 화합물을 확인하였으며, 

Si 함량이 증가함에 따라 공정 Zr2Si 금속간 화합물의 영역이 확장됨을 확인하였

다. 이러한 미세조직적 특성은 주사전자현미경 관찰을 통해 더욱 분명하게 확인할 

수 있었다. 

  Fig. 13은 각각 Si첨가에 따른 조성별 주사전자현미경의 이차전지 이미지를 나

타내었다. Fig. 13(a)는 주조 순수 Zr의 이미지로 좁은 층상 간격과 방향성을 가

지고 있으며, 경계에는 매우 작은 석출물이 존재한다. Fig. 13(b)는 1% Si이 함유

된 이미지로 Zr 기지를 확인할 수 있으며, Zr + Zr2Si이 입계부분에 석출상으로 나

타남을 확인하였다. Fig. 13(c)는 4% Si이 첨가됨에 따라 수지상정의 구조가 사라

지고 조대한 판상의 Zr2Si 화합물이 형성되며 Zr 기지에 Zr + Zr2Si의 이차 석출상

을 확인하였다. Fig. 13(d,e)의 7%, 10% Si이 첨가되어 Zr2Si의 화합물의 영역이 

확대되며 판상의 화합물상이 구상화가 되는 것을 나타내었다. Fig. 14는 전자탐침

미소분석시험을 이용하여 합금 내 표면에서의 원소분포를 분석한 결과이다. Fig. 

14(a-c)는 Zr-1Si 합금을 맵핑한 이미지이다. Fig. 14(a)는 이차전자 이미지로 밝

은 영역의 Zr 기지부와 어두운 회색 영역의 Zr2Si 부분이 구분되어진다. Fig. 

14(b)는 Zr 원소를 맵핑한 결과로 기지에 Zr기지와 Zr2Si 화합물 영역에 균일하게 

분포함을 확인 하였으며, Fig. 14(c)의 Si 원소 맵핑 이미지에서는 Si이 화합물 

영역에 집중적으로 분포함을 확인하였다. Fig. 15(a-c)는 Zr-4%Si 합금을 맵핑하

였으며, Fig. 15(a)는 이차전자 이미지로 밝은 영역의 Zr 기지부와 어두운 회색 

영역의 Zr2Si 부분이 구분되어진다. Fig. 15(b) Zr 원소 매핑 결과로 모든 영역에 
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균일하게 Zr이 분포함을 확인하였으며, Fig. 15(c) Si 원소 매핑 이미지에서는 Si

가 Zr2Si 화합물 영역과 기지 내 Zr + Zr2Si 구간에 분포함을 확인하였지만, 화합

물 경계 구간에서는 Si가 존재하지 않음을 관찰하였다. Zr2Si의 화학적 조성은 파

장분산 분광 분석기를 통해 66.1Zr-33.9Si mol% 로 측정되었다.

  Fig. 16에서는 주조 된 Zr-Si 이원계 합금의 엑스선회절 (XRD) 프로파일을 나타

낸다. Si를 첨가하지 않은 Zr에서는 ɑ-Zr 상에 기인하는 회절 피크만 존재함을 확

인하였다. 그리고 Si 첨가에 의해 35
o
부근에서 Zr2Si 회절피크가 높게 관찰 되었으

며, Si의 함량이 증가함에 따라 회절피크의 강도도 더욱 증가함을 확인하였다. 이

러한 이미지 분석을 통하여 Zr2Si 상의 분율을 정량적으로 평가 하였다. Zr2Cu 상

은 Cu 첨가에 따라 크게 증가하였고 15 질량% Cu에서 약 40% 면적 분율 까지 증가

한다.



- 14 -

(a) (b)

(c) (d)

(e)

Fig. 7. Optical micrographs of Zr-xCu binary alloys; (a) As-cast Zr, (b) Zr-1Cu, 

(c) Zr-4Cu, (d) Zr-7Cu, and (e) Zr-10Cu.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Fig. 8. SEM images of Zr-xCu binary alloys; (a) As-cast Zr, (b) Zr-1Cu, (c) 

Zr-4Cu, (d) Zr-7Cu, and (e) Zr-10Cu.
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(a)

(b) (c)

Fig. 9. Electron probe micro-analyzer image of Zr-xCu binary alloys; (a) 

Zr-1Cu, (b) Zr, and (c) Cu
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(a)

(b) (c)

Fig. 10. Electron probe micro-analyzer image of Zr-xCu binary alloys; (a)  

Zr-7Cu, (b) Zr, and (c) Cu.
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Fig. 11. X-ray diffraction profiles of as-cast Zr-xCu binary alloys, which 

show the dual phases; (a) Pure Zr, (b) Zr-1Cu, (c) Zr-4Cu, (d) 

Zr-7Cu, and (e) Zr-10Cu.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Fig. 12. Optical micrographs of Zr-xSi binary alloys; (a) As-cast Zr, (b) Zr-1Si, 

(c) Zr-4Si, (d) Zr-7Si, and (e) Zr-10Si.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Fig. 13. SEM images of Zr-xSi binary alloys; (a) As-cast Zr, (b) Zr-1Si, (c) 

Zr-4Si, (d) Zr-7Si, and (e) Zr-10Si.
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(a)

(b) (c)

Fig. 14. Electron probe micro-analyzer image of Zr-1Si binary alloy; (a) 

BSE, (b) Zr, and (c) Si.



- 22 -

(a)

(b) (c)

Fig. 15. Electron probe micro-analyzer image of Zr-4Si binary alloy; (a) 

BSE, (b) Zr and (c) Si.
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Fig. 16. X-ray diffraction profiles of as-cast Zr-xSi binary alloys, which 

show the dual phases. (a) Pure Zr, (b) Zr-1Si, (c) Zr-4Si, (d) 

Zr-7Si, and (e) Zr-10Si.

  Fig. 17에서는 압축시험을 통한 Zr-xCu 이원계 합금의 응력-변형률 유동곡선을 

나타내었다. Table 1에서는 시험을 통해 얻은 데이터로부터 측정한 기계적 특성 

값의 결과 데이터를 나타내었다. 압축시험을 통하여 합금의 응력-변형률 곡선을 
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얻었으며 Zr-xCu 합금은 1291-1411 MPa에 해당하는 압축 강도 값을 나타내었고 각

각의 시험편에서 18.5-23.1 GPa에 해당하는 탄성계수를 나타내었다. 하지만 Cu의 

조성적 차이에 대한 탄성계수의 변화는 크지 않고 미미한 감소를 나타내었다. Cu

를 첨가한 합금에서는 압축강도와 연신율 그리고 인성이 감소하였으나 항복강도는 

증가하였다. 이는 기지인 a-Zr에 상대적으로 경한 Zr2Cu 공정상의 증가에 따른 결

과이고 인장하중이 작용 시 a-Zr과 Zr2Cu 계면이 취약해져 균열이 발생하고 연신율

과 인성이 감소하게 되었다. 

생체 경조직을 대체하는 소재의 경우 고강도 및 저탄성계수는 필수적이고 목적하

는 바는 생체용 임플란트재료이다. 탄성변형율과 항복강도, 그리고 응력-변형률 

곡선 상에서 탄성구역으로 둘러쌓인 영역의 면적은 Fig. 6에서 나타낸 바와 같이 

탄성에너지로 표현된다. 

  


  

                                                    (1)  

      

여기서,   는 탄성에너지, 는 탄성변형율, 는 항복강도, 그리고 는 탄성

계수이다. 

  Cu의 함량이 증가함에 따라 탄성에너지는 증가하고 10%Cu에서 최대치를 나타내

었다. 반면 인성은 4%Cu 이후 급격하게 감소하였다. Fig. 18에서는 Zr-xCu 합금의 

압축시험 후 파단된 파단면을 주사전자현미경을 이용하여 관찬한 결과를 나타내었

다.  Fig. 18(a)에서 관찰되는 것과 같이 Zr-1Cu의 경우 파단면은 슬립형상을 나

타내고 점차 Cu의 첨가량이 증가함에 따라서 Fig. 18(b-d)에서와 같이 파단면이 

전형적인 벽개면 파단으로 발달되고 있다. 

  Fig. 19에서는 압축시험을 통한 Zr-xSi 이원계 합금의 응력-변형률 곡선을 나타

내고 있다. Table 2에서는 시험을 통해 얻은 데이터로부터 측정한 기계적 특성 값

의 결과를 나타내었다. 압축시험을 통하여 합금의 응력-변형률 곡선을 얻었으며 

Zr-xSi 합금은 1105-1623 MPa에 해당하는 압축 강도 값을 나타내었고 각각의 시험

편에서 22.3-33.1 GPa에 해당하는 탄성계수를 나타내었다. 이러한 탄성계수는 Si

의 조성적 차이에 따라서 합금원소의 증가함에 따라서 점차 증가하였다. Si를 첨

가한 합금에서는 압축강도가 크게 증가하여 10%Si에서는 최대값을 나타내었다. 하
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지만 연신률 그리고 인성이 크게 감소하였다. 특히, 항복강도는 합금원소 증가에 

따라서 크게 증가하여 10%Si에서는 1%Si에서 비해 2배 이상 증가하였다. 인성의 

경우 크게 감소하여 10%Si에서는 초기 인성값의 80%가 감소하였다. 이는 기지인 

a-Zr에 상대적으로 경한 Zr2Si 공정상의 증가에 따른 결과이고 인장하중이 작용 시 

a-Zr과 Zr2Si 계면이 취약해져 균열이 발생하고 연신율과 인성이 감소하게 되었다. 

Si의 함량이 증가함에 따라 탄성에너지는 증가하고 10%Si에서 최대치를 나타내었

다. 반면 인성은 5%Si 이후 급격하게 감소하였다. Fig. 20에서는 Zr-xSi 합금의 

압축시험 후 파단된 파단면을 주사전자현미경을 이용하여 관찰한 결과를 나타내었

다. Fig. 20(a)에서 본 바와 같이 Zr-1Si의 경우 파단면은 전형적인 딤플면을 나

타내었다. Fig. 20(b)에서는 Zr-4Si에서 딤플면과 벽개면이 동시에 관찰되고 Si의 첨

가가 증가함에 따라서 Fig. 20(c-d)의 결과처럼 점차 벽개면이 발달하며 균열이 관

찰되었다. 특히, Fig. 20(d)에서는 대부분이 벽개면의 파단을 나타내었다.  
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- 27 -

Table 1. Mechanical properties of Zr-xCu binary alloys

Zr-x%Cu 1Cu 4Cu 7Cu 10Cu

Compressive 

strength (MPa)
1402 1411 1291 1314

Yield strength 

(MPa)
527 552 526 517

Elongation (%) 42.9 32.9 16.4 19.3

Elastic modulus 

(GPa)
20 20.5 20.0 19.9

Elastic energy 

(MJ/m3)
6.94 7.43 6.92 6.76
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(a) (b)

(c) (d)

Fig. 18. SEM images of Zr-xCu binary alloy; (a) Zr-1Cu, (c) Zr-4Cu, (d) Zr-7Cu 

and (e) Zr-10Cu.
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Fig. 19. Compressive stress-strain curves of the Zr-xSi binary alloys.
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Table 2. Mechanical properties of Zr-xSi binary alloys

Zr-x%Si 1Si 4Si 7Si 10Si

Compressive strength 

(MPa)
1105 1281 1427 1623

Yield strength (MPa) 673 966 1277 1514

Elongation (%) 27.2 9.3 5.5 6.0

Elastic modulus 

(GPa)
22.3 27.9 32.3 33.1

Elastic energy 

(MJ/m3)
10.2 17.8 25.2 34.6
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(a) (b)

(c) (d)

Fig. 20. SEM images of Zr-xSi binary alloy; (a) Zr-1Si, (c) Zr-4Si, (d) Zr-7Si 

and (e) Zr-10Si.
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고찰

  상용화 된 금속 생체재료는 인체의 뼈보다 일반적으로 높은 탄성계수를 가지고 

있다. 대표적으로 가장 많이 사용되는 생체재료인 Ti계 합금은 약 110 GPa의 탄성

계수를 가지며, 스테인리스 강과 Co-Cr 합금은 각각 약 190-210 GPa, 210-250 GPa의 

상당히 높은 탄성계수 값을 갖는다. 이러한 높은 탄성계수는 인체의 뼈가 가진 탄성

계수인 10-30 GPa의 값과 비교하였을 때 수십 배에 해당하는 매우 높은 수치를 나

타낸다(Brunette 등, 2001; Zardiackas 등, 2003; Cook 등, 1982). 이러한 인체의 

뼈와 생체재료간의 탄성계수 차이로 인해 재료의 수명 및 인체 골의 수명을 단축

시키는 결과를 초래하게 된다. 또한, 밀도 차이에 의해 골 흡수 현상이 일어나는

데, 이를 응력차폐효과(Stress shielding effects)라고 한다(Zhou 등, 2012; 

Tymofiyeva 등, 2013; Niinomi 등, 2012). 응력차폐효과란 인체의 뼈보다 높은 탄

성계수를 갖는 금속 소재의 임플란트가 인체 내에 삽입되면 탄성계수 차이에 의해

서 삽입 부위에 받는 하중의 대부분은 임플란트에 가해지게 된다. 이로 인해 삽입 

전 존재하던 인체의 뼈가 통상적으로 받아 왔던 인장, 압축, 굽힘 등 힘의 모멘트

를 더 이상 받지 못하게 된다. 그리고 살아있는 뼈에서는 조골세포 (Osteoblast)

와 파골세포(Osteoclast)가 상호작용을 통하여 오래된 뼈 조직을 파괴하고 새로운 

조직을 생성해나가는 과정을 반복하게 되는데, 임플란트가 식립된 골 주변에서는 

모든 스트레스가 임플란트에 집중되므로 주변의 골이 필요 없는 조직으로 인식되

어 파골세포에 의해 흡수되고 약해지게 된다. 이렇게 되면 해당 뼈는 밀도가 낮아

지고 나아가 임플란트 주위에 골다공증 등의 합병증이 발생할 수 있다. 이러한 복

합적인 요인에 의하여 발생되는 응력차폐효과는 결국 인체 뼈의 약화를 유발하고 

외피질 골 조직의 밀도를 저하하여 인체 뼈와 인공 임플란트의 결합성을 약화 시

켜 결국 생체재료의 탈락 또는 파괴로 이어져 수명을 단축시키게 된다.

  일반적인 Ti 합금은 α-Ti, (α+β)-Ti 및 β-Ti 유형의 합금으로 나뉜다 (Basketter

등, 2000; Breen 등, 1993; Flateb 등, 2006; Long 등, 1998; Murr 등, 2009; 

Sicilia 등, 2008). Ti 및 Ti-6Al-4V와 같은 α 및 (α+β)형 티타늄 합금의 탄성계

수는 β형 티타늄 합금의 탄성 계수보다 높다. 따라서 β형 티타늄 합금은 생체 의

학 응용 분야에서 낮은 탄성계수를 갖는 티타늄 합금의 개발에 유리하다. 따라서 

기존 연구자들은 생체친화성이 높고 현재 널리 사용되고 있는 Ti계 합금 중에서 β
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형 티타늄 합금의 탄성계수 (80 GPa)의 수치를 감소시키는데 주목하고 있다. 심한 

냉간 가공을 한 다결정 β형 티타늄 합금인 Ti-35Nb-4Si 그리고 Ti-24Nb-4Zr-7.9Si

의 경우 탄성계수가 매우 낮아져 약 40 GPa에 이른다 (Matsumoto 등, 2005; Hao

등, 2007; Li 등, 2016; Guo 등 , 2012). 또한 용체화 처리를 하여 TNTZ라고 불리

는 β-type 티타늄 합금인 Ti-29Nb-13Ta-4.6Zr의 경우 탄성계수는 약 60 GPa이다

(Besse 등, 2011; Niinomi 등, 1998; Niinomi 등, 2016). 또한, 심한 냉간 압연과 

같은 가혹한 소성변형으로 탄성계수를 55 GPa까지 낮추는 연구도 있었다(Akahori

등, 2016; Akahori 등, 2005). 이렇듯 본 연구에서 설계한 Zr-xCu와 Zr-xSi 합금

의 경우 용체화 처리나 추가적인 소성변형을 통해서 미세조직을 균질화하고 주조

조직을 연화하여 기계적 강도특성 뿐만 아니라 추가적인 탄성계수 역시 변화시키

는 것이 가능할 것이다.

  응력차폐를 피할 수 있는 낮은 탄성계수와 마모 잔해를 줄이기 위한 높은 내마

모성, 가혹한 생체 내 환경에 견디는 높은 내식성 및 피로 저항성을 갖는 새로운 

생의학용 합금인 벌크 금속기 유리 (Bulk Metallic Glass)가 연구되고 있다. 최근 

BMG에 대한 관심이 높아짐에 따라 특히 기계적 및 재료적 특성이 우수하기 때문에 

Zr계 BMG가 주목 받고 있다. 다른 합금과 비교하여, Zr계 BMG는 우수한 항복강도, 

탄성변형률, 비커스경도를 나타낸다. 비교적 낮은 소성 변형 및 인성도 가지고 있

다. Zr기반 BMG의 탄성계수는 천연 뼈에 훨씬 가깝기 때문에 응력차폐 효과 방지

에 도움이 된다. 

  이상의 응력차폐에 대한 문제를 해결하기 위해서는 인체의 뼈와 유사한 탄성계

수 값을 갖는 생체재료가 필수적이며 최근 지르코늄이 크게 주목 받고 있다. 지르

코늄은 티타늄과 생체적합성 면에서 유사한 특성을 가지고 있으며, 조밀한 ZrO2 산

화물이 형성되어 우수한 골 유착성과 내식성을 가지며 기계적 특성 또한 우수하

다. 상용화된 생체재료보다 낮은 탄성계수 값을 가지고 있기에 연구가 활발히 이

루어지고 있다. Zr-Mo-Ti 합금과 Zr-Si합금이 인체의 뼈와 유사한 수준의 탄성계

수 값을 갖는다는 것으로 보고되고 있으며 (Nie 등, 2014), Morrison의 연구에서

는 Zr계 BMG의 연구를 통하여 우수한 기계적 특성과 생체적합성을 갖는 지르코늄 

금속생체재료에 대해 보고하였다 (Morrison 등, 2005). 

  본 연구에서 생체접합성이 우수한 Zr계 이원계 합금을 설계 제조하고 합금원소

로 Cu와 Si의 함유량을 조절하여 탄성계수를 저하시키고자 하였다. Zr-xCu의 경우 
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압축시험을 통하여 합금의 응력-변형률 곡선을 얻었으며 1291-1411 Mpa에 해당하

는 충분히 높은 압축 강도값을 나타내었고 특히 18.5-23.1 GPa의 낮은 탄성계수를 

나타내었다. 이는 Cu의 조성적 차이에 대한 탄성계수의 변화는 크지 않고 미미한 

감소를 나타내었다. 이로부터 Zr-xCu합금은 충분한 강도와 매우 낮은 탄성계수를 

갖는 것으로 평가되었다. 또한, Zr-xSi 이원계 합금의 경우 압축강도가 1105-1623 

Mpa로 Zr-xCu보다 합금화에 따른 강도가 크게 증가하였다. 그리고 탄성계수는 

Zr-xCu에서 보다 높은 22.3-33.1 GPa로 이 역시도 인체 뼈와 유사한 탄성계수를 

갖는 것으로 평가되어 본 연구에서 관심 있는 응력차폐 문제를 크게 감소시키는 

것이 가능할 것으로 생각되었다. 
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결 론

  치과용 생체재료로서 큰 사용가치가 있는 재료인 지르코늄 합금은 기존의 

상업용 생체재료와 비교하였을 때, 인체의 뼈와 유사한 수준의 탄성계수를 

갖는다. Zr-xCu 및 Zr-xSi 이원합금의 기계적 탄성계수를 평가하기 위하여 

시험편을 설계 및 제작하여 다음과 같은 결과를 얻었다.

  1) 압축시험을 통하여 합금의 응력-변형률 곡선을 얻었으며 Zr-xCu 이원 합금은 

1291-1411 MPa에 해당하는 높은 압축강도 값을 얻었으며 각각의 시험편에서 

18.5-23.1 GPa에 해당하는 탄성계수를 나타내었다. 

  2) 압축시험을 통하여 합금의 응력-변형률 곡선을 얻었으며 Zr-xSi 합금은 

1105-1623 MPa에 해당하는 압축강도 값을 얻었으며 각각의 시험편에서 

22.3-33.1 GPa에 해당하는 탄성계수를 나타내었다. 

  3) Zr-xCu 및 Zr-xSi 합금은 합금원소 Cu와 Si의 증가에 따라서 항복강도는 증

가하고 특히, Zr-xSi 합금의 경우 1%Si 보다 10%Si에서 2배 이상 증가하며 

연신율은 크게 감소하였다. 이러한 이유로 합금원소 Cu와 Si의 증가에 따라

서 탄성에너지가 증가하고 특히, Zr-xSi 합금의 경우 1%Si 보다 10%Si에서 3

배 이상 증가하였다.

  4) Zr-xCu 및 Zr-xSi 합금에서 미세조직적으로 기지부에는 a-Zr과 계면에는 

Zr2Cu 및 Zr2Si 조대한 공정상이 발달하고 합금원소 첨가에 따라 금속간 

화합물인 Zr2Cu 및 Zr2Si 상이 증가하였다.   

       이러한 결과로 볼 때, 본 연구에 사용된 Zr-xCu 및 Zr-xSi 이원 합금은 인

체의 뼈와 유사한 수준의 탄성계수(15-30 GPa) 값을 갖는 것이 확인되었으며 

이는 기존의 티타늄계 합금의 탄성계수보다 더 낮으므로 응력차폐효과에 대

한 극복이 가능할 것으로 사료된다.
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