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1. 서  론 
 

생체재료(biomaterials)는 손상되거나 기능이 

저하된 신체 조직이나 장기의 기능을 대체하거나 

회복시키고, 상처의 치유를 돕거나 기능을 증진시

키며, 비정상인 신체부분을 교정하여 환자의 생활

의 질을 개선하는데 사용되는 모든 재료를 가리킨

다. 현재 이러한 생체재료에 대한 연구가 생명과학

의 큰 분야로 각광받고 있다. 생체재료에 관한 연

구는 최근 십수년간 괄목할만한 성장을 이루었지만 

실제 사용은 역사적으로 고대 이집트에까지 거슬러 

올라간다. 피라미드에서 발견된 미이라를 통해 이

미 그 시대에 인공 눈, 귀, 치아, 코 등을 사용했음

을 알 수 있다.
1
 지난 수세기 동안 생체재료의 인

간 신체내 사용은 여러 가지 재료와 형태, 기능 등

을 달리하며 계속적으로 시도되어 왔으며 현재 의

과적으로 시술되고 있는 임플란트나 기구의 종류도 

상당한 수에 이른다. 생체재료의 사용 예로서 봉합

사, 뼈 고정용 플레이트(plate), 관절 대체소재, 인

공 인대, 인공 혈관이식조직, 인공 심장 판막, 인공 

수정체, 치과용 임플란트 등이 있다. 그 외에 의료 

용구로서 심장박동 조율기, 바이오센서, 인공 심장 

등이 있다. 이렇게 다양한 생체재료들이 실제로 사

용되게 된 데에는 여러 가지 신합성물질의 개발, 

외과 수술 기술과 생체재료 멸균법의 발전에 힘입

은바 크다.
2
  

생체재료가 응용될 수 있는 부위는 일반적으로 
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경조직(hard tissue)과 연조직(soft tissue)으로 나

누어진다. 뼈나 치아와 같이 딱딱한 것이 경조직의 

예이고, 피부나 혈관, 연골, 인대 등 부드러운 것이 

연조직에 속한다. 경조직은 연조직보다 높은 탄성

계수와 인장강도를 가진다(표 1).  

생체재료를 사용한 경조직 치유의 예로서 피질 

및 망상조직 뼈가 부러졌을 경우 이를 고정시켜 치

유할 수 있도록 하는 스크류, 핀, 로드(rod), 플레

이트 등의 뼈 고정용 소재가 있고, 연결 못(intram-

edullary nail)이나 각종 절단된 조직의 연결에 쓰

이는 와이어 등이 이에 속한다. 척추 뼈 교정에 쓰

이는 spine cage와 플레이트, 로드로 구성된 척추

뼈교정장치도 많이 시술되고 있는 경조직 치료의 

응용예이다. 또한 total hip replacement, total 

knee replacement 등도 대표적인 경조직 치료의 

예이다. 그 외에 뼈 절단을 외부에서 고정시키는 

방법도 있다. 부러진 뼈의 고정을 통해 뼈의 절단

을 치유하는 방법 외에 손상된 뼈의 전부 또는 일

부를 대체할 수 있는 생체재료를 사용하여 직접 손

상된 부위를 치료하는 방법도 개발되어 있으며 여

러 가지 bone cement와 조직공학(tissue engi-

neering)으로 만들어진 뼈 대체재료가 이에 속한

다. 그 외에 치아 손상 치료 및 교정에 사용되는 

각종 재료들이 경조직 치유용 생체재료에 속한다. 

생체재료를 사용한 연조직 치유의 예로서 인공적으

로 재생한 피부와 혈관, 연골, 인대 등을 들 수 있

으며 손상된 신체 내 장기의 재생을 목적으로 하는 

조직공학도 연조직 치유를 위해 사용되고 있다.  

본고에서는 생체재료가 경조직 치유에 사용되는 

경우 중 절단된 뼈의 접합을 목적으로 하는 뼈 고

정용 생체재료에 관해서 살펴보고자 한다. 뼈의 일

반적인 구조와 강도, 골절 치유에 사용되는 임플란

트의 구조 적합성(structural compatibility), 골절

치유방법, 경조직 고정용 소재의 종류와 장단점 등

에 관해 살펴보도록 한다.  

 

 

2. 뼈의 구조와 생체재료의 구조 적합성  

 

2.1 뼈의 구조 및 강도  

근골격계의 뼈는 신체의 구조를 지탱하는 역할을 

한다. 뼈는 콜라겐 섬유다발과 콜라겐 피브릴을 따라 

침전되어 있는 하이드록시아파타이트(hydroxyapatite) 

나노결정들로 이루어진 복합 구조를 가진다.
3
 또한 

뼈는 생명 현상을 유지하기 위해 혈관과 뼈 세포, 

점다당체(mucopolysaccharide)를 가지고 있다. 뼈

의 구성 성분과 탄성계수의 관계를 살펴보면, 낮은 

탄성계수를 가지는 콜라겐 섬유다발이 뼈의 주요 

응력 방향을 따라 배열되어 있고 뼈 건조 중량의 

70% 정도를 차지하는 하이드록시아파타이트 미네

랄 부분이 뼈 강도의 상당 부분을 유지하게 된다.  

외부에서 응력이 부가되었을 때, 뼈는 Wolff의 

법칙에 따라 일정 수준까지 그 자체 형태를 변형하

여 외부의 역학적인 환경에 적응할 수 있도록 되어 

있다. 이 때 뼈의 밀도도 부가된 응력의 상태에 따

라 영향을 받게 된다. 예를 들면, 높은 응력을 부가

하면 뼈의 밀도가 높아지게 된다. 반대로 부가된 

응력이 일반적인 생리학적 응력보다 작을 때에는 

뼈의 질량이 감소하여 뼈의 약화를 일으킨다.  

뼈는 응력 방향별로 다른 강도와 변형 거동을 보

이는 비등방성 재료이다. 즉 길이 방향의 탄성계수

와 강도에 비해 그 수직 방향은 상당히 낮은 수치

를 보인다(표 1). 뼈에 과중한 힘이나 충격이 가해

지면 뼈는 절단되는데 뼈의 절단되는 형태도 크랙

의 크기나 배향, 모폴로지, 위치 등에 따라 여러 가

지 형태가 나타난다.  

2.2 생체재료의 구조 적합성 

생체적합성의 문제는 생체재료를 사용해 신체의 

구조와 기능을 대체하려 할 때 필수적으로 고려해

야 할 문제이다. 인류의 역사를 거슬러 올라가 목

재나 고무, 아교, 다른 동물의 조직 등을 생체재료

로 이용했을 때나 그 후 금속이나 금, 글라스 등을 

사용했을 때 생체적합성에 대한 고려가 적었으며 

오직 시행착오에 의존했다. 그러나 최근 30여년간

의 연구로 생체재료와 조직간의 상호작용에 대해 

표 1. 경조직 및 연조직의 강도 

조  직 탄성계수(GPa) 인장강도(MPa) 

피질뼈(longitudinal) 17.7 133 

피질뼈(transverse) 12.8 52 

망상조직뼈 0.4 7.4 

에나멜 84.3 10 

경조직 

치아 11.0 39.3 

관절성 연골 10.5 27.5 

섬유연골 159.1 10.4 

인대 303.0 29.5 

건 401.5 46.5 

피부 0.1-0.2 7.6 

동맥조직(longitudinal) - 0.1 

연조직 

동맥조직(transverse) - 1.1 
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많은 이해를 하게 되었고, 연구자들은 ‘생체재료’ 

혹은 ‘생체적합성’이란 단어를 만들어 냈다. 즉 생

체에 적합한 물질이 생체재료이며 이는 어떤 재료

가 특정한 신체 내 응용시 적절한 수용자 반응

(host response)을 일으킴을 의미한다.
4
  

Wintermantel과 Mayer는 이러한 개념을 확장

하여 표면 적합성과 구조 적합성으로 세분화하였

다.
5,6

 즉 생체재료의 표면 적합성은 임플란트 표면

과 조직간의 화학적, 생물학적, 생리학적인 적합성

과 표면 모폴로지의 부합 정도를 가리키는 용어이

다. 이에 비해 구조 적합성은 조직의 역학적 거동

에 얼마나 최적으로 적용되는가를 가리키는 용어로

서 임플란트의 탄성계수와 강도, 굽힘강성(탄성계

수×관성능률) 등에 의해 결정되며 임플란트와 조

직간에 최적의 응력 전달 경로를 가지고 있는지

(minimum interfacial strain mismatch)의 여부도 

중요한 요소가 된다.  

임플란트와 조직간의 최적의 상호작용은 표면 

적합성과 구조 적합성의 두 가지 조건이 모두 충족

될 때 얻어지게 된다. 물론 시술 부위의 손상 수준

과 멸균방법과 같은 시술시의 문제나 환자의 건강 

상태에 따른 조직의 활동 정도가 생체재료 사용의 

성공 여부를 가르는 것은 당연하다. 표 2에 표면 

적합성과 구조 적합성을 포함하여 생체재료를 선택

할 때 고려할 요소들을 정리하였다.  

 

 

3. 생체재료에 의한 경조직 고정  

 

3.1 경조직 고정-구조 적합성의 측면  

구조 적합성의 측면에서 볼 때 생체재료는 최소

한 임플란트가 신체 내에 사용되어 실제 일상 생활

에서 받는 역학적 환경 하에서 임플랜테이션

(implantation) 상태를 유지해야 한다. 일상 생활

에서 뼈는 약 4 MPa의 응력을 항상 받고 있으며 

hip 관절의 경우 평균적으로 자기 몸무게의 3배의 

힘을 받고 점프 시에는 약 10배의 힘을 받는다. 또

한 이러한 자극은 반복적이며 불규칙적이기도 하다

는 특징이 있다.
7
 이 때 일상 생활에서의 임플랜테

이션 상태 유지는 최소한의 요구조건일 뿐이다. 즉 

기본적인 요구 조건은 임플란트의 강도가 치유하고

자 하는 조직의 강도보다 같거나 커야 한다. 표 3
과 표 4에 생체재료로 많이 사용되고 있는 금속 

및 세라믹 재료와 고분자 재료의 탄성계수 및 인장

표 2. 생체재료의 선택 시 고려할 물성 및 적합성(compati-

bility)의 문제 

인자 물성 표면 적합성 구조 적합성 

1st level 물성 밀도 화학적/생물학적 성질, 화학 조성 역학적/구조적 성질 

탄성계수 

포아슨비 

항복응력 

인장강도 

압축강도 

2nd level 물성 표면 성질 

(텍스쳐, 거칠기) 

점착 경도 

전단탄성계수 

전단강도 

굴곡탄성계수 

굴곡강도 

기능적 요구 형태(고체, 다공, 코팅, 

필름, 섬유, 메쉬, 가루) 

기하 

열팽창계수 

전기전도도 

색상 및 미학적 고려 

굴절률 

투명도 

Biofunctionality(항혈전, 세포 점 

착성 등) 

Bioinert(무독성, 무자극성, 비알 

레르기성, 비발암성) 

Bioactive 

Biostability(내부식성, 가수분해와  

산화저항성) 

Biodegradation 

강성 

절단강도 

피로강도 

크립저항성 

마찰저항성 

점착강도 

충돌강도 

내마모성 

가공성 재현성 멸균성 포장성 

2차가공성 

기타 가격 환자의 상태 시술용이성 

표 3. 금속 및 세라믹 생체재료의 강도 

재  료 탄성계수(GPa) 인장강도(MPa) 

금속 합금   

스테인레스 스틸 190 586 

Co-Cr 합금 210 1085 

Ti-alloy 116 965 

아말감 30 58 

세라믹   

알루미늄 380 300 

지르코늄 220 820 

바이오글라스 35 42 

하이드록시아파타이트 95 50 

표 4. 고분자 생체재료의 강도 

재  료 탄성계수(GPa) 인장강도(MPa) 

Polyethylene (PE) 0.88 35 

Polyurethane (PU) 0.02 35 

Polytetrafluoroethylene (PTFE) 0.5 27.5 

Polymethylmethacrylate (PMMA) 2.55 59 

Polyethylene terephthalate (PET) 2.85 61 

Polyetheretherketone (PEEK) 8.3 139 

Silicone Rubber (SR) 0.008 7.6 

Polyglycolide (PGA)  7.0 75 

Poly-L-lactide (PLLA) 2.7 45 

Polycaprolactone (PCL) 0.4 22 

Polydioxanone (PDO) 1.5 36 
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강도를 보였는데 이를 표 1과 비교하면 경조직 고

정에는 금속 및 세라믹 재료가 사용될 수 있고 연

조직에는 고분자 재료가 사용될 수 있음을 알 수 

있다.  

그러나 이러한 단순한 강도의 대소 비교는 실제 

정형외과 시술 시 문제점을 안고 있으며 보다 효과

적인 조직 치유를 위해서는 좀 더 적극적인 기준이 

필요하다. 수치상 금속 및 세라믹 재료는 뼈에 비

해 탄성계수 및 인장강도가 수 배에서 이십 배 정

도까지 큼을 알 수 있는데 이러한 재료의 사용 시 

뼈와의 강도 차이가 너무 큰 것이 문제가 된다. 즉 

부러진 뼈를 금속 재료로 고정하였을 때 응력 전달

이 금속으로만 일어나고 뼈로는 응력 분배가 일어

나지 않는 ‘stress shielding' 혹은 ‘stress protec-

tion' 문제가 일어난다. 이 경우 부러진 뼈가 일정 

기간이 지난 후 다시 접합되더라도 금속 임플란트

를 제거 시 재차 뼈의 절단이 일어나게 되는 원인

이 된다. 이러한 이유 때문에 많은 시술 예에서 2

차 금속 임플란트 제거 수술을 생략하는 경우도 있

다. 이 경우 환자의 이물감, 이온 유출 및 부식 등 

여러 가지 부반응의 문제점이 여전히 남아 있게 된

다. 많은 연구자들이 이러한 stress shielding 현상에 

대해 보고하였는데 그 정도는 임플란트와 조직간의 

강도 차이와 비례하고 뼈의 재형성과 치유과정에 

나쁜 영향을 미쳐 결과적으로 뼈의 다공화와 재절

단에 이른다 하였다.
8-13

 세라믹 재료는 brittle한 

성질 때문에 부러진 뼈의 고정에는 잘 사용되지 않

는다.  

결론적으로 부러진 뼈를 고정 치유할 때 구조 적합

성의 측면에서 가장 이상적인 경우는 뼈와 임플란

트간의 응력 차이가 최소가 되도록 하여 stress 

shielding 현상을 최소화하는 것이다. 이러한 측면

에서 적당한 탄성계수와 강도를 가지는 고분자 재

료가 그 대안이 될 수 있다. 치유하려는 뼈보다 약

간 높은 강도를 가지는 고분자 생체재료를 사용할 

경우 응력 전달이 임플란트에만 집중되는 현상을 

방지할 수 있다. 더구나 생체분해성 고분자가 절단

된 뼈의 원래 강도 이상의 강도를 가진 경우 가장 

이상적인 치유가 진행될 수 있다. 그림 1에 생체분

해성 고분자 임플란트를 사용한 뼈 절단 치유 시 

시간 경과에 따라 지지할 수 있는 응력의 변화를 

보였다. 즉 생체분해성 고분자 임플란트에 의해 절

단된 뼈가 고정 지지되고 시간 경과에 따라 생체분

해성 고분자는 점차 분해되어 그 지지 가능 강도는 

감소되지만 뼈가 점차로 접합됨에 따라 임플란트의 

강도 감소분을 보충하여 전체적으로 지지 가능한 

응력 수준을 유지하게 된다. 최종적으로 뼈가 완전

히 접합되어 제 기능을 발휘할 수 있게 될 때 생체

분해성 고분자는 분해되며 2차 제거 수술도 필요

없이 뼈 절단의 치유가 완성된다. 즉 뼈의 치유가 

일어나는 전 기간 동안 임플란트와 뼈가 응력 전달

을 공유하고 게다가 접합에 따른 뼈의 점진적인 강

도 증가에 따라 응력 지지가 점차적으로 임플란트

에서 뼈로 이동되어 stress shielding의 문제점을 

완전히 해결하게 된다. 2차 제거 수술이 불필요한 

점이나 금속의 이온 유출 및 부식 등의 문제점이 

없는 것도 동반되는 장점이다. 하지만 다양한 신체 

부위의 뼈를 고정할 수 있는 강도를 가진 생분해성 

고분자가 개발되어 있지 않아 신체 내 적용에 제한

이 있어 현재까지는 안면골이나 손뼈 등 힘을 적게 

받는 부위에 제한적으로 사용되고 있다. 이러한 점

을 해결하기 위해 생체분해성 고분자의 강도를 증

가시키기 위한 여러 가지 연구가 보고되고 있

다.
14-17

 또한 분해 속도가 stress shielding 방지

에 있어서 중요한데 이는 생체분해성 고분자의 분

자 구조를 변화시키거나 분자량의 조절, 생분해성 

고분자간의 공중합을 통해 분해 속도를 조절하려는 

시도가 있다.  

3.2 골절의 치유 방법  

3.2.1 외부 고정법  

부러진 뼈를 치유하는 방법은 그 형태상 외부 고

정법(external fixation)과 내부 고정법(internal 

fixation)이 있다. 외부 고정법은 골절 부위의 절개

없이 외부에서 부목, 주물, 브레이스와 외부 고정

장치를 이용하여 뼈 조각들을 원래 방향으로 배열 

고정시켜 접합시키는 방법이다.
18

 주물은 직조된 

면직물과 황산염칼슘의 복합재료였지만 최근에 글

그림 1. 생체분해성 고분자 임플란트에 의한 뼈의 고정시

강도 변화. 
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라스와 폴리에스터 섬유 복합체가 많이 사용되고 

있다. 대표적인 외부 고정장치는 뼈를 관통한 와이

어나 핀이 외부 고정기에 스크류를 통해 고정되어 

있는 형태로서 기존의 스테인레스 스틸이 무겁고 

환자에 많은 불편함을 주기 때문에 최근에는 카본 

섬유와 에폭시의 복합재료가 많이 사용되고 있

다.
19,20

 외부 고정법은 부러진 뼈의 치유 외에도 

최근에는 뼈를 늘이기 위한 목적으로도 사용되고 

있다.  

3.2.2 내부 고정법  

내부 고정법은 부러진 뼈 조각을 와이어, 핀, 스

크류, 플레이트, 못 등의 경조직 고정용 재료를 이

용하여 고정시키는 방법이다. 현재 가장 많이 사용

되고 있는 것은 스테인레스 스틸과 Co-Cr, Ti 합

금 등이며 약한 힘을 받는 경우에는 고분자 재료도 

일부 이용되고 있다. 외과의사는 뼈 절단의 부위 

및 종류에 따라 시술 방법을 결정하게 된다. 그림 
2에 내부 고정법의 몇 가지 예를 보였다.  

와이어나 핀을 사용한 방법은 작은 뼈 조각을 

원래 부위에 고정시키는 가장 간단한 방법이다. 지

름이 2.38 mm 이하인 핀을 특별히 와이어라 부른

다. 시술 예로서 와이어는 total hip joint re-

placement 시술 시 빈번히 일어나는 대퇴골의 돌

기뼈를 고정하는데 많이 사용되고 있다. 또한 와이

어는 긴 뼈나 척추의 고정 시 부가적인 안정성을 

부여하기 위해 보조적으로 사용되기도 한다.  

뼈 고정용 스크류는 두 가지로 나뉘는데 좁은 나

사선을 가지고 있는 피질뼈(cortical bone) 고정용 

스크류와 넓은 나사선을 가진 망상조직뼈(cancellous 

bone) 고정용 스크류가 그것이다. 표 1에서 보듯

이 강도가 더 높은 피질뼈를 고정시키는 경우 나사

선이 좁게 설계된다. 피질뼈에 사용되는 스크류는 

나사선의 모양에 따라 뼈에 부착되는 성능이 달라

지며 이에 따라 self-tapping 스크류와 non-self- 

tapping 스크류로 나눌 수 있으며 전자의 경우가 

더 높은 강도를 가진다. 나사선의 간격과 더불어 

스크류의 총 길이, 스크류의 외경, 나사선의 길이, 

나사선의 각도, 나사 머리 모양 등 여러 가지 디자

인에 따라 다른 물성을 나타내게 된다.
21,22

 스크류

의 pull-out strength는 실제 인체 내 삽입 후 시

간의 경과에 따라 변화하는데 이는 뼈 조직이 나사

선으로 자라들어가는 것과 주변 뼈 조직의 재흡수 

정도에 의존한다.
23

 절단된 뼈를 스크류를 사용해 

고정시키면 초기에 뼈 조직의 괴사(necrosis) 현

상이 발생되기도 하지만 스크류가 제 위치를 유지

하고 혈액 공급이 다시 이루어지면 안정적인 고정

이 이루어진다. 스크류는 시술 시 직접 뼈 조각을 

고정시키키도 하고 또는 부러진 뼈와 플레이트를 

연결해 주는 역할을 하기도 한다.  

플레이트는 매우 다양한 크기와 형태를 가진 뼈 

고정용 소재이다. 그 강도도 아주 강한 것으로부터 

비교적 유연한 것까지 다양하다. 플레이트의 굴곡

강성은 물질 자체의 강도에 의존하며 단면 모양(주

로 두께)에 따라 달라진다. 플레이트 부위 중 가장 

강도가 약한 부분은 스크류로 고정시키기 위한 구

멍 부분이며 특히 시술 시 스크류가 채워지지 않고 

비워져 있을 때 가장 약한 강도를 보이며 따라서 

이 부분에서 절단이 자주 일어난다. 플레이트의 강

도가 매우 강한 경우에는 이전에 언급했듯이 stress 

shielding 현상이 일어나 뼈의 재절단을 일으키는 

원인이 된다.
24-26

 즉 플레이트가 부착된 뼈 부분은 

보다 적은 응력만을 지탱하게 되고 그 결과 밀도가 

작아지며 약해지게 되어 플레이트 제거 시 다시 절

단될 확률이 커지는 것이다. 이러한 stress shielding 

효과는 스테인레스 스틸 플레이트가 Ti 합금 플레

이트보다 더 큰데 이는 스테인레스 스틸의 경우 강

도의 mismatch 정도가 더 크기 때문이다. 뼈와의 

강도 차이를 최소한으로 줄인 경우에는 뼈의 접합 

메카니즘에도 변화가 생긴다. 절단 부위의 높은 변

형률 때문에 primary healing은 더 이상 불가능해

진 대신 절단 부위를 연결시키는 가골(callus)이 

형성되고 그에 따라 단면적이 늘어나 재절단을 막

아주게 된다. 뼈와 밀착되어 있는 평평한 플레이트

가 유연성이 없는 경우 혈관이 뼈의 바깥쪽 층에 

영양분을 공급할 수 없는 경우가 있다.
27

 이러한 

이유 때문에 micromotion이 가능한 비교적 유연

한 플레이트가 선호되고 있으며 뼈 내부에 혈관 형

성을 가능하게 하는 저접촉 플레이트(LCP, low 
그림 2. 내부 고정법의 예(와이어, 스크류, 플레이트를 사

용한 경조직 고정). 

 Wire  Screw  Plate 
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contact plate)도 이용되고 있다.
28

  

플레이트를 스크류에 의해 뼈에 고정시키는 경우 

둘 사이의 상호작용이 매우 중요하다. 뼈 고정의 

효과를 더욱 증진시키기 위한 방법으로 dynamic 

compression plate(DCP)가 있다(그림 3). DCP는 

타원형의 스크류 구멍이 있으며 스크류를 조임에 

따라 스크류가 뼈 방향으로 미끄러져 들어가 확실

한 조임을 하게 한다.  

수내연결못(intramedullary nail)은 플레이트/스

크류 시스템과 달리 연결못을 절단된 뼈의 중심 공

간에 심어 뼈를 고정시킨다. 따라서 길이 방향의 

응력 전달이 이루어지는 연결못/뼈 구조의 중심축

이 바로 뼈의 중심축 자체가 되므로 굽힘에 더 잘 

저항할 수 있으며 뼈의 조기 치유를 도울 수 있다. 

이는 플레이트/스크류 시스템에서 응력 전달이 뼈

의 중심축을 따라 이루어지다가 뼈 고정부위에서는 

그 중심축을 이탈하여 플레이트/스크류 시스템을 

통해 이루어지게 되어 피로 절단(fatigue failure) 

현상이 쉽게 발생될 수 있다는 단점을 막을 수 있

다. 그러나 연결못 사용 시 굽힘에는 강하지만 비

틀림에는 플레이트/스크류 시스템에 비해 매우 약

하다는 단점이 있다.  

내부 고정법을 사용하여 만족할 만한 뼈 고정 및 

접합 효과를 얻고 부가적인 조직의 손상을 막기 위

해서는 적절한 임플란트 디자인과 수술 기술이 필

수적이다. 내부 고정법의 경우에는 생분해성 고분

자 임플란트를 사용하는 경우를 제외하고는 모두 

신체 내에 뼈가 접합될 때까지 일시적으로 위치시

키는 것을 기본으로 한다.  

표 5에 내부 고정법을 사용하였을 경우 발생될 

수 있는 실패의 문제점을 절단이 일어나는 장소와 

그 이유를 들어 정리하였다.  

3.3 경조직 고정용 소재  

3.3.1 금속 및 세라믹 소재  

금속과 그의 합금으로 이루어진 소재는 현재 가

장 성공적으로 쓰이고 있는 경조직 고정용 생체재

료이다. 금, 탄탈룸, 스테인레스 스틸, Co-Cr, NiTi, 

Ti 합금 등이 각종 내부 고정장치에 폭넓게 사용

되고 있다. 금속 재료는 표 3에서와 같이 높은 강

도와 wear에 대한 저항성 때문에 대부분의 초기 

골절 치유 단계에서 좋은 효과를 나타낸다. 하지만 

stress shielding의 문제와 낮은 생체적합성, 부식 

및 이온 유출로 인한 이물 반응을 일으키는 문제가 

있다. 또한 2차 제거 수술이 필요하다는 기본적인 

단점이 있다.  

세라믹 소재에는 알루미늄, 티타늄, 지르코늄, 바

이오글라스, 하이드록시아파타이트(HA) 등이 있으

며 생체적합성이 우수하고 부식의 문제가 없으며 

압축강도가 좋은 장점이 있다. 그러나 대단히 brittle

하여 절단 강도가 낮고 여러 가지 형태의 고정기구

로 만들기가 어렵고 유연하지 못하다는 단점이 있

어 사용에 제한이 많은 편이다.  

3.3.2 고분자 소재  

금속 및 세라믹 소재의 stress shielding 현상을 

포함한 여러 가지 문제점을 해결하기 위해 고분자 

소재를 뼈 고정용 플레이트와 스크류에 적용하기 

시작했다. 초기에 폴리에스터나 폴리테트라플루오

로에틸렌(PTFE), 폴리아세탈 등을 사용했지만 피

로강도가 현저히 낮아 부적합한 것으로 판명되었다. 

그 후 여러 가지 복합재료 형태의 고분자 재료가 사

용되어 왔는데 이들은 비분해성(non-resorbable), 

부분 분해성(partially-resorbable), 완전 분해성

(fully-resorbable) 뼈 고정용 플레이트로 분류할 

수 있다.  

비분해성 고분자 소재로서 CF(carbon fiber)/에

폭시나 유리섬유/에폭시와 같은 열경화성 복합재료

를 들 수 있다.
29,30

 그러나 부분 경화된 에폭시 복

그림 3. Dynamic compression plate (DCP)를 사용한 뼈

의 고정. 

PLATE 

BONE 

표 5. 내부 고정법을 이용한 뼈의 고정시 Failure Mode 

Failure mode Failure 위치 이  유 

하중 과다 

뼈 절단 지점 

스크류 구멍 

스크류 나사선 

작은 임플란트의 사용 

불완전한 조임 

초기 과다 하중 

피로 

뼈 절단 지점 

스크류 구멍 

스크류 나사선 

절단부의 비접합  

불완전한 조임 

과다 하중 

부식 
스크류 머리/플레이트 

구멍 굽혀진 부위 

임플란트간 부조화, 스크류의 과다조임 

삽입시 긁힘 

과다굽힘 

헐거워짐 스크류 

운동 

잘못된 스크류 선택 

다공성 뼈로의 취약화 
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합재료의 단량체에서 독성 반응이 나타난다는 보고

에 따라 관심이 줄어들고 있다.
31

 그 후 열가소성 

복합재료가 연구되기 시작하여 CF/PMMA,
32

 CF/PP,
33

 

CF/PS,
34

 CF/PE,
35

 CF/PBT,
36

 CF/PEEK
37,38

 등의 

강화 복합재료가 발표되었다. 이러한 열가소성 고

분자 복합재료들은 독성 문제에 있어 비교적 자유

로우며 수술 시에 적당한 힘을 가하여 부위에 맞게 

변형시킬 수 있다는 장점도 있으나 금속 임플란트

에 비해 실제 시술 시 사용은 매우 적은 편이다.  

금속 및 세라믹 소재나 비분해성 고분자 소재는 

각각 물질 자체의 강도에 따라 뼈 조직과의 stress 

mismatch의 정도 차이가 있을 뿐 stress shielding

의 문제는 여전히 해결할 수 없다. 가장 이상적인 

것은 전술한 바와 같이 플레이트의 강도가 시간의 

경과에 따라 감소하여 새로 접합된 뼈가 응력을 배

분하여 지탱할 수 있도록 할 수 있는 생체분해성 

고분자의 경우이다. 이 경우 금속의 부식 및 이온

유출의 문제점도 없을 뿐 아니라 2차 제거 수술도 

불필요하다. 폴리락티드(PLA)나 폴리글리콜리드

(PGA)가 뼈 고정용 플레이트로 사용되는 대표적

인 생체분해성 고분자이며 이들의 공중합체들도 강

도나 분해 성능의 조절을 위해 많이 연구되고 있다. 

특히 강도가 부족하여 여러 부위에 사용될 수 없는 

문제점을 해결하기 위해 self-reinforcing 방법이

나
14,39

 고상압출법
15-17

 등이 연구되고 있다. 표 6
에 현재 시판 사용되고 있는 생분해성 고분자 경조

직 고정용 소재를 보였는데 현재까지는 힘을 적게 

받는 안면, 손이나 금속 재료를 사용한 고정의 보

조 장치로 쓰이는 등 사용이 제한되어 있다.  

생분해성 고분자 소재의 강도를 증가시키는 방법

의 일환으로 생분해성 고분자와 카본 섬유나 아마

이드 섬유와 같은 비분해성 강화재를 사용해 복합

화한 방법도 발표되고 있으며 이를 부분 분해성 소

재라 부른다. 그 예로서 CF/PLA 복합재료의 예가 

있으나 신체내 적용시 초기에 강도가 많이 감소하

는 결과를 보였다.
40

  
 
 

4. 결  론  
 

생체재료를 사용한 경조직 치유의 예로서 부러진 

뼈를 고정, 치유할 수 있도록 하는 스크류, 핀, 로

드, 플레이트 등을 사용한 내부 고정법이 대표적이다. 

이 때 사용되는 생체재료는 구조 적합성이 필수 조

건으로 요구되며 특히 치유 과정 동안의 응력 전달

을 고려할 때 stress shielding 문제를 해결할 수 

있는 소재가 요구된다. 현재 금속 소재가 강도의 

우수성 때문에 경조직 고정에 많이 사용되고 있지

만 2차 제거 수술이 필요하다는 기본적인 단점 외

에도 부식 및 이온 유출의 문제점을 가지고 있으며 

뼈와의 강도 차이가 커 재절단의 원인이 된다. 고

분자 소재는 금속 임플란트의 여러 가지 문제점을 

해결할 수 있는 대안으로 여겨지고 있다. 다만 고

분자 임플란트의 경우 강도가 낮아 신체 여러 부위

에 사용하는데 제한이 있어 복합재료의 응용을 통

해 강도를 증가시키려는 연구가 있다. 특히 생분해

성 고분자는 stress shielding의 문제를 해결할 수 

있는 이상적인 소재로서 현재 응력이 적게 걸리는 

부위에서 금속 임플란트를 대체하고 있으며 강도 

증가 연구로 점차 그 응용 부위를 넓힐 전망이다.  
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