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ABSTRACT

Surface modification of zirconia substrate for implant by

the coating of bioactive materials

Yu Hyeon Yun

Advisor : Prof. Jong Kook Lee

Dep. of Advanced Materials Engineering

Graduate School of Chosun University

Zirconia ceramics have excellent mechanical properties such as corrosion resistance,

abrasion resistance, and chemical stability, so they have used for hip implants,

bearings, and grinding balls. In addition, it has excellent light transmittance,

biocompatability, and a similar color with a tooth, so it used as a dental implant. In

the past, titanium-based materials were mainly used as medical implants because

they had excellent mechanical properties and easy machining ability, despites of their

low bioactivity.

Among zirconia-based ceramics, tetragonal stabilized zirconia containing 3 mol% of

yttria (3 mol% yttria-stabilized tetragonal zirconia polycrystals, hereinafter referred to

as 3Y-TZP) is used as the main material for dental ceramic implant. Due to its

aesthetics, it is emerging as an alternative material for titanium implant. 3Y-TZP is

an attractive biomaterial because of its high biocompatibility and relatively high

fracture strength. In particular, after the introduction of the CAD/CAM in the

manufacture of ceramic implant, it has been mainly used for prosthetic restorations

where aesthetics and strength are required.

Also, 3Y-TZP has been studied as a ceramic restoration and osseointegration

materials. In the case of simply machined 3Y-TZP implant product, its

osseointegration reaction in body is similar to that of titanium, but when surface

modification is performed, osseointegration performance of 3Y-TZP is superior to

titanium implant. 3Y-TZP implants without metallic color are bioinert and

biocompatible, and do not interfere with the growth of osteoblasts, indicating better
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osseointegration relatively.

In this study, to improve the surface roughness of zirconia implants, we modified

the 3Y-TZP surface with bioactive materials using sol-gel and room temperature

spray coating methods, for examples, hydroxyapatite, wollastonite, and biocomposite

of hydroxyapatite and forsterite.

Firstly, hydroxyapatite as a bioactive material was deposited on 3Y-TZP substrate

by sol-gel method in order to improve the surface bioactivity and roughness of

zirconia substrate. In this experiment, we investigated the effect of microstructural

and biological changes on the coating condition through the enhancement of surface

roughness and bioactivity of zirconia substrate.

Secondly, we studied the wollastonite surface modification on 3Y-TZP substrate by

room temperature spraying process. After the pre-treatment of commercial

wollastonite powder by calcination, we fabricated the coating surface on substrate

with various thickness by the control of deposition cycle. We also finally investigated

the biological properties of modified 3Y-TZP substrate through an in vitro

experiment.

Finally, we modified 3Y-TZP surface using the biocomposite powder of

wollastonite and forsterite by room temperature spray coating and investigated the

mixed effect of two typed powders on the evolution of surface microstructure, i.e,

coating thickness and roughness, and biological interaction during the in vitro test in

SBF solution. comparing the bioactivity improvement through the observation of

dissolution and re-precipitation on specimen surface.

From the above experimental study, we arrived at meaningful conclusions as

follows;

In the first experiment, the surface microstructure and deposition thickness of

coated HA layers are dependent on the coating cycles. With increasing the coating

cycles, HA coating thickness also increased in proportion to coating cycle, but the

surface roughness of coating layer gradually decreased due to the dense arrangement

of HA particles. The maximum surface roughness (Ra; 0.25 μm) of HA coating layer

was obtained at minimum coating thickness among the samples. From in vitro test in

SBF solution, slight dissolution of HA coatings was observed, reduced the surface
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roughness of coating layer. In general, HA coatings contributed to roughness

improvement of 3Y-TZP surface, and conclusively, the bioactivity of 3Y-TZP

substrate.

Secondly, bioactive wollastonite coating layers were uniformly deposited on

3Y-TZP substrates with various surface microstructure and coating thickness,

depending on the deposition cycle or the type of starting wollastonite powder. A net

pattern on coating layer of 3Y-TZP substrate was evolved as the wollastonite

coating layer thickened. Also, surface roughness of coated wollastonite layer was

increased with coating thickness. Maximum surface roughness (Ra = 0.45 µm) was

obtained at the coating layer fabricated by 40 deposition cycles using wollastonite

powder calcined at 900 °C. From in vitro test in SBF solution at pH 7.4, we observed

severe dissolution at initial stage of immersion on wollastonite coatings. In addition,

new precipitated hydroxyapatite particles were covered on wollastonite coating

surface after 5 days of immersion. Conclusively, the wollastonite coating on zirconia

substrate by the room temperature spraying process could substantially improve the

bioactivity of 3Y-TZP substrate.

Finally, we confirmed the bioactivity improvement of 3Y-TZP substrate by the

surface modification with hydroxyapatite+forsterite composite powder using a room

temperature spray coating, From the comparative investigation of surface

microstructure with pure hydroxyapatite coating, thin coating layer was fabricated by

a room temperature spray coating. Hydroxyapatite coating had maximum thickness of

26 µm for 40 deposition cycles, but, thin coating of 10.1 µm was obtained from

composite powder at same processing condition. From the result of in vitro test,

dissolution by SBF solution, and then new precipitation of hydroxyapatite were faster

at hydroxyapatitre coating layer than that of composite powder.
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제 1 장. 서론

지르코니아 세라믹은 내식성, 내마모성, 화학적 안정성 등 기계적 물성이 우수하여

고관절 임플란트, 베어링, 분쇄용 볼로 활용된다. 또한 광 투과율 및 생체 적합성이 우

수하고, 치아와 유사한 색상을 띠고 있어 치과용 임플란트에 널리 사용된다. 이 외에도

지르코니아 세라믹은 산소 결함에 따른 높은 이온 전도도를 활용하여 산소 센서 및 고

체연료전지 전해질 소재로 사용된다.[1-4]

기존에는 기계적 물성이 우수하고 가공이 용이한 티타늄 계열의 소재가 임플란트 소

재로 많이 사용되었으나 생체 적합성은 떨어지는 문제로 인하여 최근에는 세라믹 계열

의 소재가 티타늄 소재를 대체되고 있다. 우수한 생체 물성 외에도 세라믹스 계열 소

재의 기계적 물성 향상과 가공기술 발달에 따라 지르코니아 세라믹스가 치과용 임플란

트 소재로 부상하고 있다. 그 중에서도 3 mol%의 이트리아가 고용된 정방정상 안정화

지르코니아 (3 mol% yttria stabilized tetragonal zirconia polycrystals, 이하 3Y-TZP

라 칭함)는 치과용 세라믹 임플란트의 소재로 특히 각광받고 있는데, 굴절률과 광 투

과율이 높고 심미성이 뛰어나 소비자가 선호하기 때문이다.[5,6]

이 외에도, 3 또는 4가지 형상의 부품을 조립하여 사용하는 티타튬 임플란트에 비

하여 올세라믹 지르코니아 임플란트는 몸체 및 상부 구조체를 하나로 묶는 단일형 임

플란트 제작이 가능하며, 생체 적합성이나 심미성면에서도 티타늄 임플란트에 비하여

장점을 가지고 있다. 반면에 지르코니아 임플란트의 경우에는 기계적 물성을 높여 수

술 실패율을 줄이는 것이 중요한 관건이며, 이를 위해서는 인체 삽입 후 파절없이 장

기간 보존되도록 임플란트의 표면 특성을 제어하는 것이 매우 중요하다.[7]

3Y-TZP 지르코니아는 생체 친화성이 높을 뿐만 아니라 파절 강도가 비교적 높기 때

문에 생체 재료로 많이 사용되고 있으며, 특히 CAD/CAM 선반 가공 시스템이 도입

이후, 심미성과 강도가 요구되는 부위의 보철용 수복물에 많이 사용되고 있다. 지르코

니아는 수복용 도재뿐만 아니라 골 유착 재료로 많은 연구가 이루어지고 있는데, 단순

가공 제품의 경우 티타늄과 유사한 골 형성 및 골 유착 반응을 보이지만 표면 가공이

나 생체활성으로 표면 개질을 하는 경우 티타늄보다 골 유착 성능이 우수한 것으로 보

고된 바 있다.[8,9]

또한 지르코니아 임플란트는 티타늄과 달리 검은 색을 지니지 않고, 생체불활성이지

만 생체친화적이며, 골모세포 성장을 방해하지 않아 골 유착이 비교적 잘 일어난
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다.[10] 지르코니아 임플란트의 골 유착성을 더욱 높이기 위해서는 생체활성도를 높이

는 표면 개질 공정이 필요한데, 현재까지는 표면 가공에 의한 거칠기를 높이는 방법이

주로 개발되어 제품에 적용되고 있다.

지르코니아 표면 거칠기를 높이는 방법으로는 표면에 알루미나로 샌드블라스트 처리

하여 요철을 만들거나 표면을 아크릴 산으로 부식시켜 표면 조도를 증가시키는 방법이

사용되고 있다.[11] 그러나 이러한 방법은 재료 표면에 미세 균열을 발생시켜 파절 강

도 등 기계적 물성을 약화시키거나 상 안정성 감소에 따른 저온 열화 현상을 촉진시켜

표면 파단에 의한 수술 실패율을 높이는 원인이 된다. 따라서 지르코니아 골 유착 성

능을 개선시키기 위해서는 표면 거칠기를 높이거나 생체 활성이 우수한 물질로 표면을

개질하는 것이 가장 중요한데, 최근에는 매끄러운 지르코니아 표면에 소결 과정 중 다

공성 조직을 만들거나 소결 후 거친 표면을 갖도록 코팅하는 방법이 연구되고 있

다.[12,13] 신생골이 성장하는데 있어서 다공성 표면은 매우 중요한 요소가 되는데, 상

호 연결된 기공 구조에서는 골모세포가 기공 사이에 자리 잡게 되고, 기공 간 통로를

통해 성장할 수 있기 때문에 일반적인 거친 표면보다 골의 성장 반응이 뛰어난 것으로

보고되고 있다.[14]

지르코니아 임플란트의 표면 거칠기를 향상시키기 위한 표면 개질용 코팅 방법 중에

서 졸-겔 및 슬러리 코팅 방법은 비교적 공정이 간단하며, 기계적 가공이 필요하지 않

기 때문에 지르코니아 임플란트의 표면 결함생성을 최소화하면서 표면 생체활성을 크

게 향상시킬 수 있다. 졸-겔 코팅법은 얇은 코팅층 형성에 효과적이나 표면 거칠기 향

상이 크지 않고, 이식 초기에만 골 결합 강도를 향상시키므로 장기간 사용하는 임플란

트에는 제한적으로 사용된다.[15-19] 지르코니아 세라믹스의 생체활성을 증가시키는 방

법으로 새로운 생체활성 물질을 코팅하는 방법이 있다. 지르코니아 표면에 화학조성이

다른 새로운 물질을 코팅할 경우, 기판과 코팅층 사이에 화학적인 결합이 이루어지지

않기 때문에 인체 이식 후 박리가 일어날 수 있으며, 이 경우 작은 입자 조각들이 조

직에 퍼지게 되어 염증이나 조직 간 마찰을 유발할 수 있다.[20]

생체 불활성 소재의 표면 개질에 사용되는 대표적 생체활성 물질로는 인산칼슘

(Calcium phosphate)계 세라믹을 들 수 있다. 인산칼슘계 세라믹스는 결정구조에 따라

골모세포를 활성화시켜 골 유착이 빠르게 일어나도록 돕는 역할을 하지만 골모세포와

반응 후 흡수되기 때문에 임플란트 고정체의 주재료로 사용되기는 어려우며, 이에 따

라 임플란트의 코팅 재료 및 골 이식재의 주요 성분으로 많이 사용되고 있다.[21-23]

이 경우, 생체 적합성과 생체활성이 향상되며, 표면 젖음각이 작아 세포 부착 및 분화
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를 촉진시키는 것으로 알려져 있다. 인산칼슘계(Calcium phosphate) 세라믹스 중 표면

개질에 가장 많이 사용되는 재료는 하이드록시아파타이트(Hydroxyapatite,

Ca5(PO4)3OH, 이하 HA로 표기함)와 삼인산칼슘(Tricalcium phosphate, Ca3(PO4)2, 이하

TCP로 표기함)인데, 높은 생체활성과 우수한 생체 적합성으로 인해서 임플란트 이식

초기 골 결합 및 골 전도성이 크게 향상되는 것으로 알려져 있다.[24-27]

본 연구에서는 생체불활성 재료인 지르코니아 임플란트 표면 거칠기를 향상시키기

위하여 졸-겔법을 사용한 하이드록시아파타이트 딥 코팅과 지르코니아 임플란트의 생

체활성을 향상시키기 위한 상온분사코팅을 수행하였는데 이 공정에서는 울라스토나이

트 분말, 하이드록시아파타이트 분말, 그리고 울라스토나이트/포스터라이트 복합체 분

말 등 세 가지 분말로 실험을 진행하여, 그 결과를 비교하였다. 구체적인 실험방법과

목적은 다음과 같다.

첫 번째는 생체활성 재료인 하이드록시아파타이트를 졸-겔법을 이용해 졸을 제조한

후, 딥코팅을 통하여 표면 거칠기 향상을 위한 코팅을 진행하였다. 출발 기판은 강도와

파괴 인성이 높은 고밀도의 생체불활성 물질인 3Y-TZP 지르코니아 기판을 고온 소결

로 제작하여 사용하였다. 졸-겔법에 의한 HA 코팅층 형성을 통하여 지르코니아 기판

의 표면 거칠기를 높이고, 생체물성을 향상시키고자 하였다.

두 번째로는 상온분사공정으로 상용 울라스토나이트 분말을 지르코니아 기판에 코팅

하는 실험으로, 균질한 조성의 코팅층 형성과 생체활성이 크게 개선된 표면개질로 생

체불활성 지르코니아 기판 표면을 생체활성 표면으로 변화시키고자 하였다. 코팅 전

코팅에 적합한 입도제어를 위하여 하소를 시행한 후, 하소 온도에 따른 분말의 특성을

분석하고 그에 따른 코팅층의 변화를 고찰하였다. 상온분사코팅 조건은 사전 실험을

통하여 최적 코팅조건을 확보하였다. 코팅을 통하여 생체활성 및 표면거칠기를 향상시

키고, 하소온도가 코팅층 표면에 미치는 영향을 분석하고자 하였다. 또한 코팅 공정 변

수에 따른 코팅층의 표면 미세구조와 반복 코팅 횟수가 코팅층 미세구조에 미치는 영

향을 관찰하고, 최종적으로 SBF 용액 내에서 in vitro 실험을 수행하여 울라스토나이

트 코팅층의 생체활성 변화를 고찰하고자 하였다.

마지막 실험에서는 하이드록시아파타이트/포스터라이트 복합체 상온분사코팅으로,

하소를 통하여 두 종류 분말의 입도를 제어한 후 코팅을 실시하였다. 상온분사코팅 공

정을 통해 생체불활성 지르코니아 세라믹의 골 결합 능력을 향상시키기 위한 생체활성

으로 변화시키는 것으로 주목으로 실험하였으며, 두 종류의 분말이 지르코니아 기판의

코팅층 표면 미세구조, 두께 및 거칠기에 미치는 영향을 비교하여 분석하였다. 최종적
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으로, in vitro 실험을 통해 하이드록시아파타이트, 하이드록시아파타이트/포스터라이트

복합체 코팅층의 SBF 용액 내의 침적 기간에 따른 시편 표면의 용해 및 재석출의 조

성 및 미세구조를 분석한 후, 생체활성 변화를 비교하여 치과용 지르코니아 기판의 생

체활성 향상에 미치는 영향을 고찰하였다.
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제 2 장. 이론적 배경

제 1 절. 지르코니아 물성

1. 지르코니아 구조 및 특성

지르코니아는 일반적으로 단사정, 정방정, 그리고 입장정의 세 가지 동질이상을 가지

는 것으로 알려져 있다. Fig. 1 에서와 같이 단사정 지르코니아는 상온에서 약 1170 ℃

까지의 온도 범위에서 안정하다가 그 이상의 온도에서는 정방정상으로 전이한 다음

2370 ℃ 까지 안정한 상으로 존재하며, 용융이 일어나는 2680 ℃ 까지는 입방정상으로

존재한다. 단사정은 결정을 이루는 a,b,c 3개의 결정축 길이가 각각 다르고 a축과 c축

이 만드는 각 (β)이 직각이 아닌 구조를 가진다. 정방정은 3개의 결정축 중 a와 b축

격자길이가 같아 모두 a축으로 표시되고, c축 길이는 이들과 상이하며 3축간의 각도는

모두 직각인 결정구조를 말한다.[28-30]

단사정 지르코니아는 1170 ℃ 에서는 정방정으로, 2370 ℃ 내외에서는 입방정으로

결정구조가 가역적으로 변하게 되는데, 산화물을 고용시키면 형석형의 입방정 결정구

조가 실온에서도 안정하게 된다. 안정화제 산화물은 CaO, MgO 등 2가 산화물외에 3

가 또는 4가의 금속산화물로서 이들은 금속이온의 원자가가 변하기 쉽다. 상조성 형태

에 따라 부분 안정화 지르코니아 (PSZ :Partially Stabilized Zirconia), 안정화 지르코니

아 (TZP : Partially Stabilized Zirconia) 로 나뉘는데 PSZ는 주로 MgO, CaO를 안정

화제로 고용시켜 입방정 영역에서 소결하고 이를 다시 입방정과 정방정의 상 영역에서

열처리하여 입방정 입자내부에 정방정을 석출 형성시킨 것이며 TZP는 Y2O3, CeO2를

고용시켜 PSZ와 다르게 일반적인 상압 소결한 정방정 결정상의 미립자이다.[31,32] 이

들 안정화 첨가제는 정방정상에서 단사정상으로 전이온도를 낮추어 고온의 정방정상을

상온에서 안정화시키는데, 결정 내에 공공(Vacancy)을 생성시켜 격자상수를 변화시킴

으로써 상전이에 관여하는 것으로 알려져 있다.[33] 이러한 안정화 지르코니아는 파괴

인성 등 기계적 성질이 세라믹스 중에서 매우 우수하기 때문에 구조 기계용 부품이나

연마재와 같은 공업용 세라믹스로 많이 사용된다.

지르코니아 세라믹스는 융점이 높고 화학적으로 매우 안정하여 다양한 가공 및 제조
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Fig. 1. Crystal structure of zirconia.
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에 우수한 내화물로 사용될 수 있고, 높은 경도와 내마모성을 가지고 있다. 또한, 강도

가 매우 높으며, 낮은 열전도도로 인해 구조적 세라믹 재료에 매우 탁월하다. 지르코니

아가 MgO나 Y2O3로 안정화될 때, 강도 및 인성이 극대화 되는데 Y2O3 8%(무게비) 및

16%로 안정화될 때는 전기적인 특성을 갖게 되어 산소센서 및 고체 산화물 연료전지

로 사용된다. 또한 지르코니아는 우수한 생체안정성 및 적합성으로 인하여 치과용 임

플란트로 활용되고 있다.

2. 임플란트용 지르코니아의 요구물성

지르코니아는 기계적, 광학적 물성 및 생체 적합성 등이 우수하여 치주대, 크라운,

지지대 등 치과용 임플란트 및 정형외과용 임플란트 재료로 널리 사용되고 있다. 임플

란트용 소재로는 지르코니아 중 3 mol%의 Y2O3가 첨가된 안정화 정방정상 지르코니

아가 주로 사용되는데, 굽힘강도 및 파괴인성이 높고, 생물학적 특성이 우수하여 그간

많이 사용되어 온 티타늄계 소재를 대체하고 있다.

티타늄계 임플란트는 잇몸과 크라운에서 검게 비치고, 생체 활성이 낮다는 단점을

지니고 있다. 그러나 지르코니아 소재로 제작된 임플란트는 자연치에 가까운 백색을

띄는데 Y2O3 고용량에 따라 색상과 상 조성을 제어할 수 있다는 장점을 지니고 있다.

일반적으로 높은 투광도 지르코니아는 전치부에 그리고 낮은 투광도 지르코니아는 후

치부에 사용한다.[34,35]

안정화제가 소량 첨가된 정방정상 지르코니아는 높은 파괴인성을 지니고 있어 구조

용 세라믹스로 활용되지만 준안정상이기 때문에 열역학적으로 다소 불안정하다는 문제

점을 가지고 있다. 저온에서 장시간 놓이게 되면 단사정상으로 상전이가 일어나 균열

이 생성되고, 이는 기계적 물성을 낮추게 되는데 이를 저온열화현상이라 한다.[36,37]

저온 열화 현상을 억제하려면 안정화제 함량을 높이거나 입자크기가 작으면서도 치

밀한 소결체를 제조해야만 한다. 따라서 치과용 임플란트로 활용하기 위해서는 정방정

지르코니아의 입자크기를 0.3 μm 이하로 제어하여야 하며, 99.2 % 이상의 고밀도를

갖도록 임플란트 소결체를 만들어야만 한다.[38,39]
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제 2 절. 인산칼슘/실리케이트계 세라믹스

생체활성 세라믹 소재로 최근까지 가장 널리 사용된 소재는 인산칼슘계 물질인데,

그 중에서도 인체 뼈의 구성물질과 유사한 하이드록시아파타이트(HA)는 생체 적합성

이 우수하여 인공골 및 임플란트 코팅 소재로 꾸준히 사용되어 왔다[40,41]. 인산칼슘

계 임플란트 소재는 인체 삽입 시 계면에 섬유층 형성 없이 뼈 조직과 직접적으로 결

합할 수 있다는 장점이 있지만, 낮은 골 형성 활성도 및 화학 안정성으로 인하여 골

결합 강도가 낮다.[42] 인산칼슘계 세라믹스는 화합물 형태나 입자크기, 결정상에 따라

용해도가 변화하는데, Fig. 2 와 Table 1에 인산칼슘계 세라믹스의 종류 및 용해도를

나타내었다.[43]

이에 비하여 Ca-Si 기판 실리케이트 세라믹스는 Ca2+과 Si2+ 이온의 방출에 의하여

골아세포(osteoblast)의 부착과 증식, 그리고 분화를 도울 뿐만 아니라 약물을 취입해

향균 특성을 부여할 수 있다는 장점이 있다. 반면에 울라스토나이트와 같은 일부 실리

케이트 세라믹스는 화학적으로 불안정하여 체내에서 기계적 물성이 취약하고, 열화 속

도가 높은 단점이 있어 장기간 몸속에 유지되는 임플란트 코팅재로서는 한계점을 지닌

다. 대부분의 실리케이트 세라믹스는 생체 내에서 용해가 일어나 표면에 실리카 층을

형성하게 되는데, 실리카 층이 표면에 형성되면 생체 용액 및 세포와의 반응에 의해

새로운 아파타이트 입자가 생성되어 뼈와의 결합이 촉진된다[44-47].

실리케이트계 임플란트는 인체에 삽입할 경우, 세포와의 반응(단백질 흡착, 세포 부

착, 세포 분화)과 골 결합 성능 소재의 종류, 표면 거칠기, 용해도, 표면 에너지, 입자

크기 등 재료 내 다양한 표면 물성 인자가 골 결합 성능에 관여하므로 시너지 효과를

갖도록 물성 제어가 요구된다.
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Fig. 2. Solubility of calcium phosphate ceramics.
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Table 1. Kinds of calcium phosphate ceramics, and their solubility. [43]

Compound
Chemical

formula

Ca/P

ratio

Density

(g/cm3)

Solubility

(Ksp)

Dicalcium phosphate anhydrous

(DCPA)
CaHPO4 1.00 2.93 10-6.90

Dicalcium phosphate dihydrate

(DCPD)
CaHPO·2H2O 1.00 2.31 10-6.59

Octacalcium phosphate

(OCP)

Ca8H2(PO4)6·5H

2O
1.33 2.61 10-96.6

α-Tricalcium phosphate

(α-TCP)
α-Ca3(PO4)2 1.50 2.86 10-25.5

β-Tricalcium phosphate

(β-TCP)
β-Ca3(PO4)2 1.50 3.07 10-28.9

Tetracalcium phosphate

(TTCP)
Ca4(PO4)2O 2.00 3.05 10-38

Hydroxyapatite

(HA)
Ca10(PO4)6(OH)2 1.67 3.16 10-116.8
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제 3 절. 치과용 지르코니아 임플란트

1. 지르코니아 임플란트 제조방법

올 세라믹 지르코니아 임플란트의 경우, 골 유착 성능이 낮고 선반 가공에 따른 기

계적 물성 저하로 인해 실패율이 티타늄 임플란트보다 높은 상태이다. 지르코니아를

임플란트 본체에 적용할 경우 몸체 및 상부 구조체를 하나로 묶는 단일형의 임플란트

가 가능하며 생체 적합성이나 심미성 면에서도 티타늄 임플란트보다 우수한 제품을 만

드는 것이 가능하다. 다만 지르코니아 임플란트의 기계적 성질을 높여 실패율을 줄이

는 것이 관건인데, 인체 삽입 후 파절없이 장기간 보존, 유지되도록 임플란트의 표면

특성을 제어하는 것이 가장 중요하고, 지르코니아 올세라믹의 현장 적용을 확대하기

위해서는 골 유착 성능 및 파절 저항성 개선이 반드시 필요하다.

현재 사용되는 올세라믹 지르코니아 임플란트의 경우, 예비 소결된 블록을

CAD/CAM 선반으로 가공하여 원 피스 또는 투피스 형태로 제작되는데, 이 경우 표면

에는 많은 미세균열이 형성되어 파괴강도를 낮추는 원인으로 작용하며, 이것이 임플란

트 시술 후 실패율을 증가시키는 요인이 되기도 한다. 또한 가공 후 소결이 진행되면

서 표면 조도가 크게 감소하여 골 유착 성능을 떨어뜨리는 원인이 된다. Fig. 3에

CAD/CAM 선반 가공에 의한 표면 결함 발생 및 열처리에 따른 낮은 표면 거칠기의

지르코니아 임플란트 미세균열 나타내었다.[48-50]

세라믹스 특성 상, 표면 가공이 클수록 표면 가공이 클수록 강도 및 인성이 낮아지

기 때문에 지르코니아 임플란트의 경우 표면 가공을 줄이면서도 초기 골 결합 강도를

높이는 표면 개질 방법이 요구되는데, 임플란트 가공 시 파단 방지를 위하여 고 정밀

도로 가공한 후 고온 소결하기 때문에 표면이 매끄럽게 제작된다. 낮은 표면 거칠기의

임플란트는 인체 매식 후 골 유착성이 떨어지게 하여, 결과적으로 임플란트와 잇몸 간

의 골 결합력 및 세포 부착력을 떨어뜨리는 원인을 제공하게 된다.
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Fig. 3. Dental zirconia implant fabricated by CAD/CAM process
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2. 지르코니아 임플란트 표면 개질에 의한 생체활성 향상

소실된 치아를 대체하기 위한 임플란트 보철 시술은 높은 강도와 낮은 부작용으로 인

하여 지금까지 티타늄계 생체소재가 주로 쓰여 왔다. 그러나 인체 내에 식립하였을 때,

금속 부분이 검게 비쳐 심미성이 낮아 자연치와 유사한 치아 색상이 발현 가능한 지르코

니아 소재가 점차 사용되고 있다. 지르코니아 특성상 표면 가공이 커지면서 강도 및 인성

이 낮아져 표면 가공을 줄이면서도 초기 골 결합 강도를 높이는 표면 개질이 요구되는데,

표면 개질 방법은 표면 거칠기를 높이는 방법과 생체활성 및 생체 적합성을 증진시키기

위한 코팅 방법이 주로 사용되고 있다.

표면 거칠기를 높이기 위하여 지르코니아 소결체 표면 입자를 분리하거나 녹여내는 표

면 처리 방법은 표면에 미세균열과 기공을 유발시켜 정방정상 상안정성을 해치기 때문에

파괴 인성이 낮아지는 원인이 된다. 이에 따라 균열 생성에 의한 파절 강도 감소 및 저온

열화현상에 의하여 지르코니아 임플란트의 기계적 물성이 크게 약화된다. 따라서, 재료

표면의 손상 없이 표면 거칠기를 향상시켜 골 유착 성능을 향상시키리 위한 새로운 표면

개질 방법의 도입과 나사형 선반 가공에 따른 표면 균열 발생을 줄이기 위한 새로운 임

플란트 제조 방법이 요구되고 있다.

지르코니아 임플란트의 표면 개질 방법으로는 슬러리 코팅, 졸-겔 코팅 및 상온분사코

팅이 주로 사용되는데, 슬러리 코팅 및 졸-겔 코팅은 조성 제어가 용이하며, 다공성 세라

믹 기판 소재를 사용할 경우 기공 내부로의 용이한 슬러리 침투에 의해 결합력을 향상시

킬 수 있다.[51]

생체활성 세라믹스를 통해 코팅을 진행하면 표면가공을 줄일 수 있어 생체 불활성인

지르코니아의 체내 파절 강도를 높이는 효과 있으며, 임플란트 표면의 골 유착 성능을 높

여 임플란트 시술 후 깨지거나 빠져나오는 이탈 현상 발생을 억제할 수 있어 최근에는

지르코니아 임플란트 표면 균열을 제어나 표면 특성을 개질하는 연구가 많이 보고되고

있다.[11-14]
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제 3 장. 하이드록시아파타이트 sol-gel 코팅에 의한

지르코니아 기판의 표면 개질

제 1 절. 서론

하이드록시아파타이트[HA, Ca10(PO4)6(OH)2]는 생체활성과 생체적합성, 천연재료와

유사한 구조로 인해 뼈와 치아를 대체할 수 있는 인산칼슘계 세라믹이다. HA의 개발

및 적용은 병원의 요구와 첨단 기술의 영향을 크게 받아 뼈를 접착하는 재료 및 치과

와 정형외과에서 세라믹 임플란트로 사용되고 있다.

HA 외에도 다른 인산칼슘계 세라믹 조성물이 뼈 대체물로 사용된다. 널리 알려진 인

산칼슘계 세라믹스는 Ca/P 비율은 1.5에서 1.67 사이인 것들인데, 하이드록시아파타이

트와 삼인산칼슘(Ca3(PO4)2)이 대표적이다. 합성 HA는 습식 화학적인 방법을 이용하여

생산할 수 있으며 분말 형태로 제작된다. 본 연구에서는 Ca/P 비율을 용해도가 낮은

HA의 화학량론적비(1.67)로 제어되었다.

HA 코팅을 위한 졸을 제조하기 위해 질산칼슘 4수화물[Ca(NO3)2·4H2O]과 인산트리에

틸[C6H15O4P]을 에탄올에 용해시켰다. 두 전구체가 혼합되었을 때 가수분해와 축합 반

응이 빠르게 일어나면서 노화 동안 중합 반응에 의해 겔이 형성되었다. 졸-겔 공정은

입자 크기, 코팅 두께 및 표면 거칠기와 같은 공정 매개변수를 제어하기 쉽다는 장점

이 있다. 또한, 조밀하고 균일한 코팅층을 형성하는 장점이 있어 크고 복잡한 모양의

기판 표면에 적용할 수 있다.

본 연구에서는 조밀한 지르코니아 기판에 졸-겔 공정을 통하여 HA 입자를 표면 코

팅한 후, 표면개질 효과를 고찰하였다. 출발 기판인 3Y-TZP 지르코니아 기판은 강도

와 파괴 인성이 높은 생체 불활성 물질이며, HA 표면 코팅으로 기계적 가공을 줄여

표면결함 감소에 따른 파절강도 향상과 생체 활성을 높이는데 모두 기여할 수 있다.

HA 졸 제조 후, 딥 코팅 방법으로 코팅층을 지르코니아 기판 위에 집적시켜 지르코니

아 기판의 표면거칠기와 생체활성을 향상시키고자 하였으며, HA 코팅 조건이 지르코

니아 기판의 미세 구조 변화와 표면 거칠기 개선에 미치는 영향을 조사하고자 하였다.

마지막으로, 생체유사용액(SBF)에 침지시켜 용해 거동 및 시험관 내 실험 측면에서 코

팅층의 생체물성을 조사하였다.
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제 2 절. 실험방법

Calcium nitrate tetrahydrate(Ca(NO3)2∙4H2O, Aldrich, USA)와 Triethyl

phosphate(C6H15O4P, Aldrich, USA)를 졸 전구체 물질로 사용하였다. 각각의 에탄올

비커에 두 개의 전구체를 용해하여 1.67M 및 1M의 두 가지 용액을 제조하였다. 이어

서, Ca 함유 용액을 P 함유 용액에 천천히 첨가하고 용액을 실온에서 3시간 동안 교

반시켰다. 출발 지르코니아 기판은 3 mol% Y2O3가 첨가된 지르코니아로 제작하였다.

3Y-TZP (Tosoh, Japan) 분말을 일축가압하여 성형한 후, 1450 °C 에서 2시간 동안

소결하여 디스크 형태의 시편을 제작하였다. 3Y-TZP 기판의 HA 코팅층은 졸겔법으

로 얻었는데, HA 졸에 30초 간 딥코팅한 후, 코팅된 기판을 상온에서 10 분간 건조시

켰다. 두꺼운 HA 코팅층을 제조하기 위해 딥코팅과 상온 건조를 1∼5 회 반복하였다.

마지막으로 모든 HA 코팅된 기판은 80 °C 에서 48시간 동안 건조되었다. 보다 높은

밀도의 HA 코팅층을 형성시키기 위해 전기로에서 1500 °C 에서 2 시간 동안 최종 소

결을 수행하였다.

코팅 및 열처리 중 상 변화는 X-선 회절(XRD)로 분석하고, 반복 코팅 후 HA 코팅의

미세 구조 변화는 전계 방출 주사 전자 현미경(FE-SEM)으로 관찰하였다. 또한, 코팅

된 HA 코팅층의 표면 형태를 AFM(Atomic Force Microscopy)으로 조사하였고, 코팅

횟수에 따른 표면 거칠기를 측정하였다. 마지막으로 HA가 코팅된 시편을 SBF 용액에

침지하여 용해 및 재침전으로 인한 표면 용해와 석출형태 및 표면 거칠기의 변화를

분석하였다. 전체적인 실험 공정도는 Fig.4에 나타내었다.
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Fig. 4. Experimental procedure of the hydroxyapatite coating by sol-gel method.
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제 3 절. 결과 및 고찰

1450 °C에서 2시간 동안 소결한 3Y-TZP 기판의 표면 미세 구조 및 형태는 Fig.5에

나타내었다. 기판은 0.5 ㎛ 미만의 입자의 조밀한 미세 구조와 매끄러운 표면(표면 거

칠기 Ra; 0.15㎛)을 가지고 있었다. Fig.6에 코팅되지 않은 3Y-TZP 기판과 지르코니아

기판의 HA 코팅층의 XRD 이미지를 나타내었다. 코팅되지 않은 3Y-TZP 기판은 순수

한 정방정계 상으로 구성되었지만 HA 코팅된 3Y-TZP 기질은 정방정계 지르코니아,

수산화인회석 및 인산칼슘의 혼합상을 보였다. 수산화인회석과 인산칼슘의 피크 강도

는 HA 코팅이 반복될 때마다 증가하였다. 고온 소결 시 하이드록시아파타이트 분해에

의해 HA가 코팅된 기판에서 tricalcium phosphate의 작은 피크가 관찰되었으며 코팅

횟수에 따라 증가하였다.

지르코니아 기판에 코팅된 HA 코팅의 표면과 수직 미세구조를 Fig.7에 나타내었다.

HA 코팅층은 3Y-TZP 기판과의 단단한 결합과 큰 HA 입자를 갖는 균질하고 조밀한

미세구조를 보였다. Fig.8에는 AFM을 이용하여 관찰한 표면 형태를 보여주고 있는데,

코팅 횟수가 증가함에 따라 코팅층의 표면 형태와 거칠기의 변화를 보여주고 있다.

HA 코팅을 통해 3Y-TZP 기판에 거친 표면이 생성되어 졸-겔 코팅이 좋은 표면 개질

방법임을 나타낸다.

그러나 AFM 이미지에서 측정된 표면 거칠기 값은 HA 코팅 수에 따라 다르게 나타

났다. 1회 코팅한 3Y-TZP 지르코니아 기판의 최대 표면 거칠기(Ra; 0.25 ㎛)는 3회

코팅에서 0.22 ㎛, 5회 코팅에서 0.18 ㎛로 감소하였는데, 이러한 결과는 HA 코팅 횟

수에 따른 표면 거칠기의 감소가 큰 HA 입자의 충전 밀도와 관련되어 있기 때문이었

다. 1회 코팅된 시편의 경우 지르코니아 기판에 코팅된 HA 입자의 분리 및 분리 분포

가 표면 거칠기 증가에 기여하는 것으로 고찰되었다. 이에 비하여, 5회 동안 HA가 코

팅된 시편은 조밀한 패킹과 코팅층 내 HA 입자의 전체 피복으로 인하여 표면거칠기

가 감소되었으며, 이로 인하여 매끄러운 표면이 형성되었다.

SBF 용액에서의 HA 코팅 용해 특성은 SEM 관찰에 의해 분석하였는데, 그 이미지를

Fig.9에 나타내었다. 7일 동안 침지한 후 약간의 표면 미세 구조 변화가 관찰되었다.

변화된 표면 형태 및 거칠기 변화를 Fig.10에 나타낸 바와 같이 AFM으로 분석하였는

데, SBF 용액에 7일 침지 후 코팅층에서 용해가 관찰되었으며, 표면 거칠기는 코팅시

편에 비해 감소하였다. 이전의 연구에서, 3Y-TZP 기판의 HA 코팅은 표면 거칠기 향
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상에 기여하여 뼈의 결합력과 뼈의 접착력을 향상시키는 것으로 보고된 바 있으며, 또

다른 연구에서는 HA 코팅 표면은 물의 젖음 각도를 감소와 기판 표면의 습윤성을 증

가시켜 생체활성을 향상시키는 것으로 보고된 바 있다.[52]
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Fig. 5. Sintered characteristics of the 3Y-TZP substrate; (a) surface microstructure

and (b) surface morphology.
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Fig. 6. Phase composition of (a) 3Y-TZP substrate and (b) hydroxyapatite-coated

substrate.
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Fig. 7. Microstructural change of coated surface with coating cycle.
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Fig. 8. Surface morphology of the hydroxyapatite-coated layers as a function of

coating cycle.
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Fig. 9. Microstructural change of hydroxyapatite-coated layer after the immersion

in SBF solution for 7 days as a function of coating cycle.
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Fig. 10. Surface morphology of hydroxyapatite-coated layer after the immersion in

SBF solution as a function of coating cycle.
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제 4 절. 결론

졸-겔 방법 및 딥 코팅 공정을 통해 지르코니아 기판에 고밀도 HA 코팅층을 생성

시키 후, 기판의 표면개질 툭성을 고찰하였다. 코팅된 HA 층의 표면 미세구조와 코팅

두께는 코팅 횟수에 크게 의존하였다. 코팅 횟수가 증가함에 따라 HA 코팅층의 두께

도 증가하였으나, HA 입자의 조밀한 분포로 인해 HA 코팅층의 표면 거칠기는 점차

감소하였다. 최대 표면 거칠기(Ra; 0.25㎛)는 HA 입자에 의해 최소의 코팅에서 얻어졌

다. SBF 용액에 담가 in vitro 시험에서, HA 코팅층 표면에서 약간의 용해가 관찰되

었고 이로 인해 표면 거칠기 또한 감소하였다. 결론적으로 HA 코팅은 코팅 횟수에 따

라 3Y-TZP 기판의 표면 거칠기 향상 및 생체활성 증가에 기여하였다.
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제 4 장. 울라스토나이트 분말의 상온분사코팅에 의한

지르코니아 기판의 표면 개질

제 1 절. 서론

3 mol% 이트리아로 안정화된 정방정계 지르코니아 다결정(3Y-TZP) 세라믹은 우

수한 기계적, 생물학적 및 광학적 특성으로 인하여 임플란트 소재로 두루 사용된다. 그

러나 표면이 생체 불활성을 나타내어 낮은 골결합성이 나타나며, 이로 인하여 활용범

위가 제한되므로 높은 생체활성 표면으로의 표면 개질이 요구되고 있다. 잘 알려져 있

듯이, 전반적으로 3Y-TZP 세라믹은 높은 파괴인성 및 내식성, 심미성 및 생체적합성

등 치과용 임플란트 재료로서 많은 장점을 가지고 있다.

대부분의 3Y-TZP 올 세라믹 지르코니아 임플란트는 CAD/CAM 방법으로 제조되는

데, 매끄러운 표면과 생체 불활성 소재로 인해 몸 속에 임플란트 식립 후 골 결합 능

력이 낮아 탈착이 일어날 경우가 종종 보고돠고 있다. 따라서 수술 후 안정적인 활착

과 장기적인 높은 부착을 위해서는 임플란트 표면을 생체활성으로 개질하는 것이 중요

하며, 이를 통하여 장기간의 안착을 유도하고 환자에게 신뢰도를 주어야만 한다.

지르코니아 및 알루미나와 같은 생체 불활성 물질의 표면 개질은 생체 활성 물질을

사용하며, 이러한 물질로의 표면 개질은 생체 활성 및 뼈 결합 능력을 향상시키므로

많은 연구가 수행되고 있다. 하이드록시아파타이트(Hydroxyapatite), 인산삼칼슘

(Tricalcium phosphate), 울라스토나이트(Wollastonite)가 표면 코팅재로 많이 사용되는

데, 그 중 울라스토나이트[CaSiO3] 세라믹은 높은 생체 활성과 우수한 골 재생 능력을

나타내어 지르코니아 임플란트의 표면에 코팅할 경우, 골 결합 능력 향상에 탁월한 특

성을 보여줄 곳으로 기대되었다. 그러나 일부 연구에서 보고되었듯이, 울라스토나이트

는 체내 이식 후 표면에서 급격한 용해 및 파편 형성이 관찰된 바 있는데, 이러한 현

상은 화학 조성을 변화시켜 어느 정도 제어가 가능하다. 예를 들어, 소량의 마그네슘

화합물(MgO 또는 MgSiO3)을 첨가하면 규회석 표면의 용해 속도를 줄이는 데 효과적

인 것으로 보고된 바 있다.

지르코니아 표면 개질에는 다양한 코팅 방법이 사용되어 왔으며, 주로 표면의 생체

활성과 거칠기를 증가시켜 효과를 거두고 있다. 주로 사용하는 코팅 방법 중 하나가
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상온분사공정인데, 진공 챔버와 분말 용기 사이의 압력 차이에 의해 분말 입자들의 빠

른 이동이 유도된다. 빠르게 움직이는 분말 입자는 노즐 통하여 기판에 빠른 속도로

분사되며, 이 때의 표면 충돌과 에너지로 입자들이 파괴되면서 코팅층을 기판 위에 형

성한다. 이 방법은 상온의 진공상태에서 분말 분무를 통해 기판 위에 코팅층을 형성시

키는데, 나노크기의 입자를 포함하는 조밀한 코팅층이 이 방법으로 얻어지게 된다. 특

히, 코팅 횟수를 반복하여 시행할 경우, 상온분사코팅을 통해 코팅 두께 및 표면 형태

를 쉽게 제어할 수 있다. 또한, 상온분사공정은 코팅 동안 열분해나 상전이를 수반하지

않는다는 장점을 가지고 있다.

본 연구에서는 상온분사공정을 사용하여 3Y-TZP 기판에 고밀도 울라스토나이트 코

팅층을 형성시켜 치과 임플란트용 생체 불활성 지르코니아 세라믹의 골 결합 능력을

향상시키고자 하였다. 사전 실험을 통해 최적의 코팅조건을 결정하고, 반복적인 코팅

횟수를 통해 다양한 두께의 울라스토나이트 코팅층을 형성시키고자 하였다. 코팅 조건

에 따른 코팅층의 표면 미세구조와 두께를 분석하였으며, 지르코니아 기판의 골결합

능력에 대한 표면 형태와 코팅 횟수 사이의 관계를 고찰하였다. 마지막으로, SBF 용액

에서 in vitro 시험를 통해 코팅층의 생물학적 활성을 비교하여 분석하였다.
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제 2 절. 실험방법

상온분사공정을 이용한 표면 코팅을 위해 상용 울라스토나이트 분말을 사용하였다.

상온분사 코팅에 적합한 울라스토나이트 분말의 크기를 제어하기 위해 분말을 900,

1000, 1100 °C 에서 2시간 동안 하소하였으며, 이를 통하여 코팅에 적당한 입자크기로

성장시켰다. 하소된 울라스토나이트 분말을 유발하고 균질화한 후, 최종 코팅용 울라스

토나이트 분말로 사용하였다. 조밀한 코팅용 3Y-TZP 기판은 일축가압으로 디스크 형

태로 성형한 후, 1450 °C 에서 2시간 동안 소결하여 제작하였다. 상온분사코팅을 위한

최적의 조건은 예비 실험을 통해 결정하였다. 5 L/min의 속도로 질소 가스를 유입하여

분말의 에어로졸 형태를 유도하였으며, 용기와 증착 챔버 사이의 압력차는 1 atm으로

유지하였고, 지르코니아 기판와 노즐 사이의 거리는 5 mm로 고정하였다.

울라스토나이트 입자 에어로졸은 질소 가스를 분말 용기에 주입한 후 600 rpm에서

심한 진동과 회전을 통해 형성시켰다. 유리 용기에 부유하는 울라스토나이트 입자를

질소 가스와 함께 증착 챔버에 위치한 노즐로 이동시킨 후, 이어서 노즐에서 분사된

울라스토나이트 입자가 운동에너지에 의해 지르코니아 기판에 충돌하여 코팅층을 형성

하였다. 울라스토나이트 코팅층 두께를 증가시키기 위해 동일한 공정 조건에서 코팅

횟수를 반복하였다. 울라스토나이트 코팅을 위한 상온분사코팅의 상세한 실험 절차는

Fig.11에 나타내었다.

상용 및 하소한 울라스토나이트 분말은 X-선 회절(XRD) 및 주사전자현미경(SEM)

으로 분석하여 상 조성 및 미세구조 변화를 관찰하였다. 지르코니아 기판에 각 하소

온도에서의 코팅 횟수에 따른 미세 구조 변화와 코팅 두께의 변화를 분석하였다. 울라

스토나이트 코팅의 표면 형태와 거칠기는 AFM을 통해 분석하였다.

지르코니아 기판에 코팅된 울라스토나이트 코팅층의 생체활성을 살펴보기 위해 SBF 

용액에서 in vitro 시험을 진행하였다. 900 ℃ 에서 40회 코팅한 시편을 1일에서 14일

동안 pH 7.4의 SBF 용액에 침지시켰다. In vitro 시험 후 용해된 울라스토나이트 코

팅층 표면의 미세구조 및 상 조성을 SEM 및 XRD를 통해 분석하였다.
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Fig. 11. Experimental procedure for wollastonite coating on zirconia substrate by

room-temperature spray processing.
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제 3 절. 결과 및 고찰

상용 울라스토나이트 분말의 미세구조를 전자현미경으로 관찰한 결과, Fig.12와 같

이 대부분의 입자가 침상 모양을 나타내었다. 울라스토나이트는 칼슘 메타실리케이트

광물이며 미세 분말로 분쇄될 수 있다. 상용 울라스토나이트 분말은 평균 입경이 5.2

µm이고 입도 분포가 넓게 나타났는데, 입자의 경량화 및 작은 크기로 인해 상온분사

코팅에 적합하지 않다고 판단하였다.

상온분사코팅에 적합한 입자 성장을 위해 하소를 실시하였는데, 코팅층에 대한 하

소온도 영향을 고찰하고자 900, 1000, 1100 °C 에서 각각 2시간 동안 하소하였다. 하

소한 울라스토나이트 분말은 하소하지 않은 분말보다 입자 크기가 증가하는데, 1100

°C 에서 2시간 동안 하소한 울라스토나이트 분말은 평균 입자 크기가 6.4 μm이고 나

노 크기의 입자 분량이 크게 감소하였다. 상온분사코팅에서 분말 입자의 입경과 무게,

기계적 물성 등은 최종 코팅 층의 형성과 물성에 큰 영향을 미친다는 사실은 많은 문

헌에서 보고된 바 있다.

상용 울라스토나이트 분말은 주로 β-울라스토나이트 상으로 구성되었으며, 소량의

larnite(Ca2SiO4) 상이 혼합되어 있었다. 그러나, 1100 °C 에서 2시간 동안 하소된 분

말은 열처리 동안 larnite상이 사라지고, β-울라스토나이트 상 만으로 구성되었다.

Fig.13는 3Y-TZP 기판의 표면 미세 구조 및 상 구성을 보여주는데, 균질하고 조밀

한 미세구조를 갖는 치과용 지르코니아의 전형적인 특징을 관찰할 수 있다. 지르코니

아 기판은 표면 거칠기 값(Ra)이 0.15μm이고 정방정상만 존재하는 매끄러운 표면을

나타내었다. 또한, 이전 연구에 따르면 치과용 3Y TZP 임플란트는 작은 입자 크기

(0.3μm 미만), 99.9 % 이상의 소결 밀도를 가져야 하며 단사정상이 없어야 한다고 알

려져 있다.

Fig.14에 나타난 것과 같이 코팅층의 미세구조 및 상 구성은 반복되는 코팅 횟수(또

는 코팅 두께)와 울라스토나이트 분말의 하소 온도에 따라 크게 의존하였다. 코팅층

내 울라스토나이트 피크 강도는 20번 코팅 횟수 시편 까지는 매우 낮게 나타났는데,

울라스토나이트 코팅층이 매우 얇게 형성되었기 때문이었다. 그러나 40번 이상 반복

코팅된 시편들에는 뚜렷한 울라스토나이트 피크가 관찰되었다. 이러한 피크는 900 °C

에서 하소한 울라스토나이트 분말로 형성된 코팅 시편에서 특히 강하게 관찰되었다.

XRD를 통해 관찰된 울라스토나이트 피크는 코팅 두께 또는 코팅 횟수가 증가함에 따



- 31 -

라 점점 더 증가하였다.

Fig.15에는 코팅 횟수와 하소 온도의 증가에 따른 울라스토나이트 코팅층 표면의

미세구조 변화를 나타내었다. 상온분사코팅을 통해 3Y-TZP 기판에 조밀하고 균일한

울라스토나이트 코팅층이 형성되었다. 코팅 횟수가 적을 경우에는 평탄한 코팅면이

관찰되었으나 코팅 횟수가 증가함에 따라 요철을 갖는 불규칙한 표면이 형성되었다.

코팅 횟수가 40회로 증가할 경우, 울라스토나이트 코팅층 표면은 골이 있는 전형적인

그물형 패턴의 미세구조를 나타내었다. 그물 모양 패턴의 형태는 분말 하소온도에 따

라 달라졌으며, 높은 하소 온도에서 그물 모양의 형태가 뚜렷하였다. 이러한 구조는

거친 기판 표면 위에서 분말입자와 기판과의 강한 충돌로 일러나는 과정에서 특정 조

건에서는 입자 부착이 일어나고 또 다른 조건에서는 기존 일부 입자의 탈락이 진행되

기 때문에 형성되는 것으로 보인다.

900-1100 °C 에서 하소한 울라스토나이트 분말은 상온분사공정으로 지르코니아 기

판에 조밀한 울라스토나이트 코팅층이 형성되었는데, Fig.16은 코팅층의 미세 구조와

두께를 동시에 보여주고 있다. 하소하지 않은 상용 분말의 경우에는 상온분사코팅으

로 코팅층의 형성이 이루어지지 않았지만 하소된 울라스토나이트 분말 입자는 지르코

니아 기판에 균질하면서도 밀접한 코팅층을 형성하였다.

상온분사공정에서는 분말 용기와 증착 챔버 간 압력 차에 의해 수많은 입자들이 운

동에너지를 갖고 증착 챔버로 이송된다. 이러한 입자는 노즐을 통해 기판에 분사되는

데, 증착에 필요한 운동 에너지로 입자를 분사하면 강한 충돌과 함께 파손이 발생하

면서 울라스토나이트 입자가 기판에 부착된다.

Fig.16에 나타낸 바와 같이, 울라스토나이트 코팅층의 두께는 반복된 코팅 횟수에

따라 점차적으로 증가하였다. 울라스토나이트 분말의 하소온도에 따라 두께와 형태가

변화하는 것으로 볼 때, 하소에 따른 입자 크기 분포와 운동 에너지의 변화로 인하여

코팅층의 성장 속도와 미세구조 형태에 큰 영향을 미친 것으로 판단된다.

울라스토나이트 코팅층의 표면 거칠기를 원자현미경으로 분석하여 Fig.17에 나타내

었다. 전반적으로 울라스토나이트 코팅 지르코니아 기판의 표면 거칠기는 코팅 전 기

판에 비하여 크게 증가하였는데, 코팅 두께(또는 코팅 횟수) 및 분말 특성에 의존하여

증가하였다. 두꺼운 코팅층을 갖는 기판에서 높은 표면 거칠기가 관찰되었는데, 900

°C 에서 하소된 분말을 사용하여 40회의 코팅 한 시편에서 최대 표면 거칠기 값(Ra

= 0.45μm)을 갖는 지르코니아 기판를 얻을 수 있었다. 반면에 1100 °C 에서 하소된

분말로 5회 코팅된 지르코니아 기판에서 가장 낮은 표면 거칠기(Ra = 0.17 µm)를 나
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타내었다. 일반적으로 표면 거칠기가 높을수록 세포의 부착과 증식을 증가시켜 치과

용 임플란트의 골결합능을 향상시키는 것으로 알려져 있다.

생물학적 물성을 분석하기 위해 최대 표면 거칠기를 갖는 울라스토나이트 코팅 시

편을 pH 7.4 SBF 용액에 침적하여 in vitro 시험을 수행하였다. Fig.18에 1-14일의 침

적 기간 동안 코팅층 표면의 미세 구조 변화를 나타내었다. 침적 초기 3일 이내에서

는 SBF 용액에 의한 울라스토나이트 코팅층의 심한 용해와 함께 표면 크랙 발생하였

다. 침적 5일 후에는 새로운 하이드록시아파타이트 입자가 석출하여 코팅 표면을 덮

었는데, 석출된 입자들은 나노크기 입자였고 XRD 상 분석으로 하이드록시아파타이트

임을 확인하였다. 상분석 결과, 울라스토나이트 피크는 침적 시간이 증가함에 따라 표

면 용해로 인해 점차 사라지고, 5일 이상 침지된 시편 표면에서 새로운 하이드록시아

파타이트 피크가 관찰되었다. 침적 기간이 증가함에 따라 석출 입자의 크기가 커졌으

며, 이에 따라 하이드록시아파타이트에 해당하는 피크 강도도 점차 증가하였다. 결과

적으로 울라스토나이트 표면 코팅이 지르코니아 기판의 생체활성을 크게 중가시키는

것으로 확인되었다.
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Fig. 12. Characteristics of wollastonite powders calcined at various temperature; (a)

particle morphology, (b) average particle size, and (c) phase composition.
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Fig. 13. Characteristics of 3Y-TZP substrate sintered at 1450 °C for 2 h; (a)

surface microstructure, (b) surface morphology, and (c) phase composition.
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Fig. 14. Phase change of wollastonite coatings with deposition cycle and calcination

temperature.
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Fig. 15. Microstructural change of wollastonite coating with deposition cycle and

calcination temperature.
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Fig. 16. Thickness variation of wollastonite coatings with deposition cycle and

calcination temperature.
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Fig. 17. Surface roughness of wollastomite coatings with deposition cycle and

calcination temperature.
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Fig. 18. Microstructural change of wollastonite coated layer during the immersion

in SBF solution for 14 days.
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제 4 절. 결론

3Y-TZP 기판에 접착력이 우수한 울라스토나이트 코팅층을 상온분사코팅으로 형성

시켰다. 조밀하고 균질한 코팅층을 얻기 위해 증착 횟수와 울라스토나이트 하소 온도

를 제어하였다. 지르코니아 기판에 형성된 울라스토나이트 코팅층의 표면 미세구조 및

코팅 두께는 코팅 횟수와 출발 울라스토나이트 분말의 입자크기 및 분포에 따라 변화

하였다. 울라스토나이트 분말의 반복 코팅 횟수가 증가할수록 그물 모양의 패턴이 관

찰되었으며, 이러한 코팅층 표면에서 높은 거칠기 값을 나타내었다. 최대 표면 거칠기

(Ra = 0.45 µm)는 900 °C 에서 하소된 울라스토나이트 분말을 사용하여 40회 코팅하

였을 때 얻어졌다. pH 7.4의 SBF 용액을 기반으로 한 in vitro 시험을 진행하였을 때,

침지 초기 단계에서 울라스토나이트 코팅층 표면의 심각한 용해가 관찰되었다. 그러나

5일의 침지 후 새로운 하이드록시아파타이트 입자가 코팅된 표면을 덮었다. 결론적으

로, 상온분사코팅에 의한 지르코니아 기판의 울라스토나이트 코팅은 생체 불활성 지르

코니아 세라믹의 생체 활성을 향상시킬 수 있었다.
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제 5 장. 하이드록시아파타이트/포스터라이트 복합체

코팅에 의한 지르코니아 기판의 표면 개질

제 1 절. 서론

지르코니아 세라믹은 굽힘강도, 파괴인성 등 기계적 물성이 우수하고 높은 굴절률

및 광 투과성에 의해 우수한 심미성을 나타내며, 3 mol% 이트리아로 안정화된 정방정

계 지르코니아 다결정(3Y-TZP) 세라믹은 치과용 임플란트에서 요구되는 기계적 성질

및 심미성을 충족하는 물성을 지니고 있다. 또한 생체 불활성(Bioinert) 재료로서 인체

의 생체조직과 화학적 반응이 없어 염증 및 종양을 유발하지 않고 생체 적합성

(Biocompatibility) 및 생체 기능성(Biofunctionality)이 우수하여 생물학적 물성이 우수

한 장점을 가지고 있다.

일반적으로 3Y-TZP 올 세라믹 지르코니아 임플란트는 CAD/CAM 선반 가공 방법

으로 제작되는데, 가공 중 표면에 많은 미세균열이 발생하고 낮은 표면 거칠기로 인하

여 임플란트의 골 유착성이 낮은 것으로 알려져 있다. 이로 인해 골 결합력과 세포 부

착력이 저하되고 생체활성이 감소하며, 인체 식립 후, 임플란트가 흔들리거나 탈락되는

문제가 나타날 수 있다. 따라서 임플란트 표면에 결함 생성이 없으면서 표면 거칠기

및 생체활성을 높이는 표면 개질 공정이 요구되고 있다.

생체 불활성 재료인 지르코니아 세라믹의 생체활성을 높이기 위해서는 생체 활성

소재 표면코팅을 활용할 수 있으며, 생체 활성 재료 중에서도 생체활성이 큰 인산칼슘

계와 골 전도성이 큰 마그네슘계실리케이트가 최근 주목을 받고 있다. 이러한 소재를

가지고 지르코니아 표면에 코팅을 할 경우 임플란트의 생체활성 및 골 결합성을 개선

할 수 있는데, 특히 생체활성재료 코팅에 의해 표면거칠기가 큰 표면이 형성될 경우

인체 이식 후 골 결합력 등이 크게 개선 될 수 있다. 인산칼슘계와 마그네슘실리케이

트계 생체소재의 대표적인 예로는 하이드록시아파타이트와 포스터라이트가 있는데, 인

체 이식 후 석출되는 하이드록시아파타이트의 형상과 미세구조는 생체활성 재료의 종

류에 따라 변화하게 된다.

본 연구에서는 낮은 생체활성을 나타내는 치과용 지르코니아 임플란트에 하이드록시

아파타이트, 하이드록시아파타이트+포스터라이트 복합체 코팅을 수행하여 표면개질을
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유도하고, 이러한 표면개질 공정이 골 형성 및 생체 활성 향상에 미치는 영향을 살펴

보고자 하였다. 코팅공정으로는 코팅 동안 코팅 물질의 상이나 조성변화가 발생하지

않는 상온분사공정을 이용하였다. 코팅 공정에 적합한 입도 제어를 위해 분말의 형상

및 상 조성을 조절하였으며, 상온분사공정을 통해 형성된 코팅층의 표면 미세구조 및

상 변화를 분석하였다. 또한, SBF 용액 내 in vitro 시험을 통해서 코팅층의 용해 및

하이드록시아파타이트 석출을 분석하여 표면 개질된 지르코니아 기판의 생물학적 활성

을 비교하였다.



- 43 -

제 2 절. 실험방법

코팅층의 생체 활성도를 비교하기 위해 서로 다른 조성의 2가지 코팅층을 형성시켜

분석을 진행하였다. 첫 번째로는 하이드록시아파타이트 단독 분말을 사용하여 지르코

니아 기판에 코팅하였으며, 다른 하나는 하이드록시아파타이트/포스터라이트 1:1 혼합

체 분말을 사용하여 지르코니아 기판에 코팅한 다음 각각의 물성을 비교하였다. 상온

분사코팅에 적합한 분말의 입도를 제어하기 위해 출발 분말을 1100 °C 에서 각각 2시

간 하소하여 입자크기 증가 및 응집을 유도하였으며, 하소 분말의 균질화를 위해 막자

사발로 분쇄하였다.

코팅용 3Y-TZP 지르코니아 기판은 앞 실험과 동일하게 고온 소결하여 제작하였다.

코팅 공정에 사용된 두 종류의 출발 분말 및 코팅용 지르코니아 기판을 주사전자현미

경을 사용하여 분석하였다. 입자 형상, 크기 및 표면 미세구조 등을 관찰하였고, 보다

정밀한 분석을 위해 입도 분석을 진행하여 응집입자 크기를 측정하였다. 또한 X-선

회절 분석기를 이용하여 분말 및 기판의 상 조성을 분석하였다.

표면개질 공정은 상온분사공정을 통한 코팅으로 진행하였는데, 15 � 1 mm2의 슬릿

노즐을 사용하였고, 분무거리는 5 mm로 설정하였다. 코팅층의 두께를 제어하기 위해

코팅 횟수를 5, 10, 20, 40회 진행하였고, 코팅 횟수가 코팅층의 두께 및 형상에 미치는

영향을 분석하였다. 코팅 조건은 이전 실험과 동일하게 진행하였다. 코팅이 끝난 후,

하이드록시아파타이트, 하이드록시아파타이트/포스터라이트 복합체 코팅층의 상조성을

XRD로 분석하였으며, 코팅층의 표면, 수직단면 미세구조 변화를 SEM을 이용해 관찰

하였다.

두 가지의 코팅 공정에 대한 지르코니아 기판의 생체활성을 분석하기 위하여 pH

7.4의 생체유사용액(SBF)에 1-7일 동안 침지시켜 in vitro 시험을 수행하였다. 시편으

로는 코팅층의 두께가 가장 두꺼운 900 °C, 2시간 하소한 분말로 40회 코팅한 시편을

사용하였는데, 침적된 시편을 일정 기간 이후 꺼내 증류수로 세척 한 후, 건조시켜 사

용하였다. SEM을 통하여 하이드록시아파타이트, 하이드록시아파타이트/포스터라이트

복합체 코팅층의 용해 및 석출 현상을 관찰하였으며, XRD로 상분석을 수행하였다. 전

반적인 실험 공정도를 Fig.19에 나타내었다.
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Fig. 19. Experimental procedure for hydroxyapatite, hydroxyapatite+forsterite coating

on zirconia substrate by room-temperature spray processing.
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제 3 절. 결과 및 고찰

상온분사공정에 적합한 입도로 제어하기 위한 하소 및 분쇄 공정을 통하여 코팅용

분말을 제조하였다. 제조된 코팅용 하이드록시아파타이트 분말과 하이드록시아파타이

트+포스터라이트 복합체 분말의 입자 형상을 Fig.20 및 Fig.23에 나타내었다. 출발 원

료와 하소된 분말의 형상을 비교했을 때, 하소된 분말의 입자크기가 증가하였으며, 분

쇄 과정을 통해 균질화가 진행되었다. 보다 정확한 분석을 위해 입도 분석을 진행한

결과를 Fig.21 및 Fig.24에 나타내었는데, 하이드록시아파타이트 단독 분말은 2.9 µm

에서 4.9 µm로 증가하였으며, 복합체 분말의 경우 2.5 µm에서 5.3 µm로 각각 증가하

였다. 출발원료와 하소된 분말의 상 조성을 분석한 결과를 Fig.22 및 Fig.25에 나타내

었다. 하소 열처리 시 두 분말 모두에서 입성장이 일어났지만 상변화는 없었고, 복합

체 분말의 경우 초기 분말과 동일하게 화학 반응 없이 두 상이 혼합된 상태로 존재하

였다.

코팅용 기판인 3Y-TZP 지르코니아 기판의 표면 미세구조 및 상 분석 결과를

Fig.26에 나타내었는데, 320 nm의 작은 입자 크기로, 평균 밀도는 6.04 g/cm3로 조밀

한 미세구조를 보이고 있다. 표면 거칠기 값(Ra)는 0.15 μm이었으며, 상분석 결과 정

방정상만을 포함하여 치과용 임플란트 요구물성을 만족하였다.

코팅 횟수에 따른 하이드록시아파타이트 코팅층의 상 조성 분석 결과를 Fig.27에

나타내었다. 코팅 횟수와 상관없이 초기 분말과 일치하는 순수한 하이드록시아파타이

트 코팅층을 나타내었다. Fig.28에 코팅 횟수에 따른 하이드록시아파타이트 코팅층의

표면 및 수직 단면 미세구조를 나타내었다. 상온분사공정으로 코팅된 하이드록시아파

타이트 코팅층은 지르코니아 기판 위에 균질하고 치밀하게 형성되었으며, 코팅층 표

면에서 코팅 횟수가 증가할수록 그물 모양의 미세구조 패턴이 관찰되었다. 또한, 지르

코니아 기판과 하이드록시아파타이트 코팅층은 매우 우수한 부착력을 나타내었다. 하

이드록시아파타이트 코팅층 두께는 코팅 횟수 증가에 따라 5회 코팅 시, 3.6 μm에서

40회 코팅 시, 26 μm로 가장 두꺼운 코팅층을 형성하였다. 가장 두꺼운 코팅층이 형

성된 40회 코팅 시편을 가지고 pH 7.4의 SBF 용액에서 1-7일 동안 침지시켜 in vitro

시험한 결과, Fig.29에 나타낸 것처럼 표면 미세구조가 침적시간 변화하였다. 침적 기

간이 증가할수록 코팅층 표면이 용해되고, 새로운 하이드록시아파타이트 입자가 석출

한 후 성장하여 코팅층 표면 전체를 뒤덮힌 형태로 관찰되었다. 침적 1일 차에는 코
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팅층 표면의 일부분이 용해되었으며, 3일 침적 이후부터 하이드록시아파타이트 석출

입자가 관찰되었다. 전체적으로 하이드록시아파타이트 표면 코팅이 지르코니아 기판

의 생체활성 개선에 크게 기여하는 것으로 판단되었다.

하이드록시아파타이트 코팅층과 비교하기 위해 코팅한 하이드록시아파타이트/포스

터라이트 복합체 코팅층의 물성을 코팅 횟수에 따라 분석하였다. 복합체 분말의 코팅

층의 상 조성 분석 결과는 Fig.30에 나타내었는데, 코팅층 두께가 얇아 하이드록시아

파타이트와 포스터라이트 상의 강도는 약하여 미미하였지만 5회 이상 코팅한 시편에

서는 포스터라이트 피크가 확인되었고, 하이드록시아파타이트 피크는 20회 이상 코팅

한 시편에서 모두 관찰되었다.

복합체 분말의 코팅 반복 횟수에 따라 코팅층의 표면 및 수직 단면 미세구조를

Fig.31에 나타내었다. 지르코니아 기판과 코팅층 사이의 계면에서는 큰 기공이나 미세

균열이 관찰되지 않았으며, 우수한 접착성을 나타내었다. 코팅 횟수가 증가하면서 하

이드록시아파타이트 코팅층과 동일하게 그물 모양의 미세구조 패턴이 형성되었고, 코

팅층의 두께는 5회 코팅 시, 1.7 μm에서 40회 코팅 시 10.1 μm로 증가하였다. 그러나

복합 분말의 코팅층은 하이드록시아파타이트 분말의 코팅층에 비해서 두께가 크게 감

소하였다.

하이드록시아파타이트+포스터라이트 복합 분말 코팅층으로 in vitro 시험을 수행한

후, 표면 미세구조 변화를 Fig.32에 나타내었다. 40회 코팅한 시편을 1-7일 동안 SBF

용액 내에 침적시킨 결과, 3일 침적시킨 시편에서 코팅층 표면이 용해되면서 균열이

발생하였고, 7일 동안 침적시킨 시편에서는 새로운 하이드록시아파타이트 입자가 다

량 석출되었다. 결과적으로, 하이드록시아파타이트와 하이드록시아파타이트+포스터라

이트 복합체 분말로 지르코니아 기판에 코팅할 경우, in vitro 시험 결과 새로운 하이

드록시아파타이트 입자가 석출하였고, 이후 점차 성장하여 코팅층 표면 전체를 뒤덮

는 시험 결과를 나타내었다. 따라서 상온분사공정으로 표면개질한 하이드록시아파타

이트 및 하이드록시아파타이트+포스터라이트 복합체 코팅층은 지르코니아 기판에 비

하여 높은 생체활성을 가지는 것으로 분석되었으며, 지르코니아 기판의 생체활성도를

크게 향상시킨 것으로 고찰되었다.
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Fig. 20. Characteristics of hydroxyapatite powders before and after the calcination

at 1100 °C.
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Fig. 21. Particle agglomeration size distribution before and after the calcination at

1100 °C.
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Fig. 22. Phase composition of hydroxyapatite powder before and after the

calcination at 1100 °C.
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Fig. 23. Characteristics of hydroxyapatite+forsterite powders before and after the

calcination at 1100 °C.



- 51 -

Fig. 24. Particle agglomeration size distribution before and after the calcination at

1100 °C.
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Fig. 25. Phase composition of hydroxyapatite+forsterite powder before and after the

calcination at 1100 °C.
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Fig. 26. Characteristics of 3Y-TZP substrate sintered at 1450 °C for 2 h; (a)

surface microstructure, (b) surface morphology, and (c) phase composition.
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Fig. 27. Phase change of hydroxyapatite coating with deposition cycles.
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Fig. 28. Microstructural change of hydroxyapatite coating with deposition cycles.
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Fig. 29. Microstructural evolution of hydroxyapatite coating during the immersion in

SBF solution for 7 days.
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Fig. 30. Phase change of hydroxyapatite+forsterite coating with deposition cycles.
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Fig. 31. Microstructural change of hydroxyapatite+forsterite coating with deposition

cycles.
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Fig. 32. Microstructural evolution of hydroxyapatite+forsterite coating during the

immersion in SBF solution for 7 days.
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제 4 절. 결론

하소 및 분쇄 공정을 통하여 코팅용 하이드록시아파타이트 및 하이드록시아파타이트

+포스터라이트 복합체 코팅 분말을 각각 제조하였으며, 이러한 분말을 출발원료로 하

여 상온분사공정에 의하여 지르코니아 기판을 표면개질한 결과 다음과 같은 결론을 얻

었다.

상온분사공정으로 3Y-TZP 기판에 접착력이 우수한 하이드록시아파타이트, 하이드

록시아파타이트+포스터라이트 복합체 코팅층을 형성시켰는데, 분석결과 조밀하고 균질

한 코팅층이 형성되었고, 코팅층의 미세구보 및 물성은 분말 조성, 증착 횟수와 하소

온도에 의존하였다.

지르코니아 기판 위에 형성된 하이드록시아파타이트 및 하이드록시아파타이트+포스

터라이트 코팅층은 미세구조, 상 변화 및 in vitro 시험 결과를 통하여 분석한 결과,

지르코니아 기판의 생체활성을 크게 향상시키는 것으로 확인되었다. 코팅 횟수가 증가

할수록 표면에 부착력이 우수한 코팅층이 형성되었고, 표면에는 그물 모양의 미세구조

패턴이 형성되었다.

본 실험에서는 두 분말 모두에서 40회 반복 코팅 시 가장 두꺼운 코팅층이 형성되었

는데, 하이드록시아파타이트 코팅층에서는 26 µm, 하이드록시아파타이트+포스터라이트

복합체 코팅층에서는 두께가 10.1 µm를 나타내었다. 복합 분말의 코팅층이 하이드록시

아파타이트 분말의 코팅층에 비해서 코팅 두께가 낮게 형성되었다.

40회 코팅 시편을 가지고 7일 동안 pH 7.4의 SBF 용액으로 in vitro 시험한 결과,

하이드록시아파타이트 코팅층은 3일 침적 후부터 하이드록시아파타이트 석출입자가 관

찰되었고, 반면에 하이드록시아파타이트+포스터라이트 복합체 코팅층에서는 7일 이후

에 새로운 하이드록시아파타이트 입자 석출이 관찰되었다.

종합적으로 급격한 용해가 이루어지는 생체활성 물질에 포스터라이트 첨가량을 제어

하면 SBF 용액 내 생체활성 물질의 용해와 새로운 아파타이트 석출속도가 제어될 수

있다는 결과를 도출하였다.
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제 6 장. 종합 결론

본 연구에서는 생체 불활성 소재인 지르코니아의 생체활성 및 골 결합 성능을 개선

하기 위하여 졸겔, 상온 분사 코팅에 의한 표면 개질을 시도하였고, 이 과정에서 하이

드록시아파타이트, 울라스토나이트, 하이드록시아파타이트+포스터라이트 복합체 코팅

층을 형성하여 코팅층 표면 미세구조 및 상 변화가 생체물성에 미치는 영향을 고찰하

였다. 실험결과로 도출된 결론은 다음과 같다.

1. 졸겔 공정을 통해 지르코니아 기판에 고밀도 HA 코팅층을 딥 코팅으로 기판에

증착하였다. HA 코팅층의 표면 미세구조와 코팅 두께는 코팅 횟수에 의존하였는데,

코팅 횟수가 증가함에 따라 HA 코팅층의 두께는 1.2 µm에서 4.6 µm로 증가하였으나,

HA 입자의 조밀한 분포로 인해 코팅층의 표면 거칠기는 0.25 µm에서 0.18 µm로 점차

감소하였다. 최대 표면 거칠기(Ra; 0.25㎛)는 HA 입자에 의해 최소의 코팅에서 얻어졌

다. in vitro 시험 결과, HA 코팅층 표면에서 약간의 용해가 관찰되었고, 이로 인해 표

면 거칠기 또한 시험 전보다 약 0.04 µm씩 감소하였다. 결론적으로, HA 코팅은 코팅

횟수에 따라 3Y-TZP 기판의 표면 거칠기에 기여하였다.

2. 지르코니아 표면의 생체활성을 개선하는 방법으로 울라스토나이트 분말의 상온

분사 코팅에 의하여 지르코니아 기판 표면에 코팅층을 형성하였다. 울라스토나이트 코

팅층의 표면 미세구조 및 코팅 두께는 코팅 횟수와 출발 울라스토나이트 분말의 특성

에 따라 변화하였다. 코팅 횟수가 증가할수록 코팅된 기판에서 골이 있는 그물 모양의

패턴이 관찰되었으며, 이러한 코팅 표면은 높은 거칠기를 나타냈다. 최대 표면 거칠기

(Ra = 0.45 µm)는 900 ℃ 에서 하소된 울라스토나이트 분말을 사용하여 40번의 코팅

을 통해 형성된 코팅층에서 얻어졌다. pH 7.4의 SBF 용액 내 in vitro 시험 결과, 5일

침적 이후 새로운 하이드록시아파타이트 입자가 석출되어 코팅된 표면 전체를 덮었다.

따라서 상온분사공정에 의한 지르코니아 기판 위 울라스토나이트 코팅은 생체 불활성

지르코니아 세라믹의 생체 활성을 개선하는 것으로 판단되었다.

3. 하이드록시아파타이트, 하이드록시아파타이트+포스터라이트 복합체 분말을 지르

코니아 기판에 코팅하여 생체활성 개선도를 분석하였다. 코팅 시편 중 40 회 코팅 시

편에서 하이드록시아파타이트 코팅층의 두께는 최대 26 µm를 나타내었고, 복합체 분
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말로 코팅한 지르코니아 기판에서는 10.1 µm 의 코팅 두께가 얻어졌다. 40회 코팅으로

제작된 코팅층을 7일 동안 SBF 용액에 침적시켜 in vitro 시험을 수행한 결과, 하이드

록시아파타이트 코팅층의 표면 용해 및 새로운 하이드록시아파타이트 입자의 석출이 3

일 침적 후 확인되었다. 순수한 하이드록시아파타이트 분말에서 용해와 하이드록시아

파타이트 석출이 복합체 분말의 코팅층에 비하여 빠르게 진행되었는데, 복합체 혼합

분말의 경우에는 in vitro 시험에서 침적 7일 이후에 새로운 하이드록시아파타이트 입

자의 석출이 관찰되었다. 급격한 용해가 이루어지는 생체활성 물질에 포스터라이트 첨

가량을 제어하면 SBF 용액 내 생체활성 물질의 용해와 새로운 아파타이트 석출속도가

제어될 수 있었다.
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