
│한국기계연구원

3차원 스캐폴드(scaffold) 조형시스템이란, 없어진 생체 골격을 복원하고, 손상되었거나 질병에 걸린 생체조직

을 치료하기 위하여 대체생체골격을 3차원쾌속조형하는 시스템을 의미한다. 오늘날, 많은 과학자들이 새로이 연

구를 진행하고 있지만, 아직은 개념적이며 실험적인 수준의 접근이 대부분이며, 상업적으로 이용 가능한 시스템을

명쾌하게 제시하지는 못하고 있지만, 최근에 많은 연구 성과들이 나타나고 있는 분야이다. 

골격 설계에 있어 필요한 요소들은, 골격의 내부 구조(matrix architecture), 다공성, 크기 형태 등을 포함한 기

계적 성질, 표면 성질, 시간적 퇴화 등등 매우 다양하며 복잡하다. 게다가, 생체골격조직은 여러 재료가 복합되어

구성되어 있는 경우가 많고, 다른 생체조직과 어우러져서 사용되므로, 더욱더 복잡하여진다. 또한 사용되어지는

생체조직의 위치마다 다른 특성을 가지고 있어야 하므로, 본질적으로“이상적인 골격(ideal scaffold)”설계는 없

다라고 할 수도 있다. 따라서, 최적의 설계를 이루겠다는 접근법보다는, 최소한의 생화학적 물리적 필요요소를 정

의한 후, 이를 만족시키는 방향으로 연구가 이루어 지는 것이 바람직하다. 골격은 대체부위의 수축력, 조직의 안정

화 후의 강성 등이 모두 고려된 기계적 강성이 충분해야 하며, 초기 세포들의 접착이 잘 이루어 질 수 있어야 하고,

그 이후에 골격의 내부로 세포들의 점진적인 침투가 이루어지도록 설계되고 만들어져야한다. 즉, 대사산물

(metabolites)의 전달이 용이해야하며, 유기화된 조직 모체의 재구성과 혈관(vasculature)의 확장을 위해 충분한

공간이 내재되어 있어야 한다. 이러한 목표를 달성하기 위해서, 골격 안으로 혈관은 아니더라도 골격 세포들이 확

장되기 전에는 구조물로써 버팀목이 될 수 있도록 인공골격퇴화속도(scaffold degradation profile)가 결정되어야

한다[1]. 인공골격 퇴화속도가 너무 느리면, 결국 세포들이 재정립하기까지에는 세포들과 인공골격간의 복합재료

와 같은 기계적 성질을 나타낼 것이다. 세포들이 재정립하는 데에 영향을 미치는 요소는, 조직의 종류와 숙주 조직

(host tissue)의 해부적 구조와 생리 현상 등이 있다[2]. 형상의 크기와 구조물의 모양은 물론이며, 골격 혹은 세포

의 구조가 개개 환자에 적용되어야 할 경우 역시 모두 고려되어야 한다. 또한 골격을 만드는데에 있어, 재생가능하

고, 제어가 잘 되며, 비용면에서 효율적인, 믿을만한 적용 사례에서 세포와 성장인자와 같은 생물학적인 요소의 존

재를 공급하기 위한 유연성을 가진 방법으로 제작되어지는 것은 피할 수 없을 것이다[3,4]. 골격 안으로 세포를 집어

넣기 위한 방법은 첫째, 제조된 골격의 표면에 세포를 뿌리는 방법, 둘째, 골격 제조 과정 속으로 세포를 첨가시키

는 방법의 두가지 방법으로 나뉠 수 있다. 유기 프린팅에 의한 방법은 두 번째 방법에 속하며, 최근의 결과는 아직



완전한 3차원 조직 혹은 기관이 아닌 한층의 세포 프린팅의 성공 정도만을 보이고 있다. 

일반적으로 고체 자유형상 제조(SFF), 혹은 쾌속조형(Rapid prototyping)으로 알려져 있는, 임의형상 제조 기

술은 최근들어 복잡한 형상의 골격 제조에도 이용되어 지고 있다. 재료를 제거해 나가는 전통적인 기계 가공 방식

과 다르게, SFF 방식은 컴퓨터 프로그램에 의해서 겹겹이, 선택적으로 재료를 덧붙임으로써 부품을 만들어낸다.

각각의 층은 모델의 높이에 따른 횡단면 모양을 나타낸다. 오늘날 SFF는 비교적 큰 부위의 골격을 원하는 속성으

로 만드는 효과적인 방법으로 사려되어지며,[4,7,8] 커다란 크기를 가진, 원하는 속성을 재생할 수 있는 골격을 만들

어내는 효율적인 방법으로 관찰되어 진다. 게다가, SFF 기술의 잠재적인 장점은 세포의 재구성이 쉽도록 구조물

의 내부구조를 임의형상으로 제작이 가능하며, 혼합재료를 사용할 수 있다는 점이다. 

지난 20년이 조금 넘는 기간에, 20개의 RP 시스템이 의학적인 용도는 아닐지라도, 프로토타입의 쾌속조형에 초

점을 맞추어서 개발되었고, 상용화 되었다[9]. 최근에 들어서야, 생명재료 과학자(biomaterial scientist)들이 조직

공학을 위한 골격 제조에 이러한 기술들을 사용하기 시작했다. SFF 기술은, 생체를 모사한 결과를 통해,  골격모재

의 구조(크기, 형태, 내부 구조, 방향서)를 원하는 형상으로 만들 수 있고, 설계와 재료 구성면에서 다양한 모체 구

조물(matrix architecture)을 제어할 수 있는 유일한 방법으로 알려져 있다. 그런 까닭에, 골격의 역학적인 성질,

생물학적 효과 그리고 퇴화 속도의 제어도 가능한 것이다. 또한, RP 기술은 이미지 프로세싱 기술과 함께 각 환자

에 따라서 맞춤 제작이 가능하며 쉽게 자동화될 수 있다(그림1). 

최근의 SFF에 의한 골격 제조 기술에서의 진보는, 솔벤트계열이 아닌, 수용성 시스템의 개발이었다. 성장 인자,

세포와 약품 등과 같은 생명에 영향을 미치는 요소들의 첨가가 가능함에 따라, 이러한 시스템들은 약품을 개발하

는 일과 조직 공학 분야에 있어 새로운 기회를 제공하였다. 다음 장에서는 골격 제조를 위한 SFF 기술 적용에 대해

서 논의한다. 공정 기술에 따라 SFF 시스템을 분류하고, 의학용으로 뼈공학(bone-engineering) 적용을 중점적으

로, 환자의 상태에 따라 적합한 골격의 설계 및 제작의 미래 방향성을 기술하였다.

SLA 기술은 3D system Inc.(www.3dsystems.com)에 의해서 1988년에 최초의 상업적인 시스템으로 소개된

이른바 선구자적인 RP 기술로써 알려져 있다. 이 기술은 광중합이 가능한(photopolymerisable) 액체 중합 재료로

된 용기의 윗부분을 벡터 스캔 하는 UV laser의 이용에 기반을 둔다. 중합화가 시작되었기 때문에, 레이저 빔은 표

면과 표면 바로 아래에 처음으로 고체 플라스틱 층을 만들어낼 수 있다. 이러한 레이저 중합 과정은 한층씩, 제품

의 2차원 절단면을 채우고, 설계된 경계선을 따라 레이저 광선을 추적함으로써 다음 층을 만들어내는 일을 반복한

다. 모형이 완성되었을 때, 플랫폼은 큰 통의 밖으로 나오게 되고, 남는 수지는 흘려버린다. 만들어진 모형은 UV

오븐에서 큐어링(curing)되고, 최종적으로 표면의 울퉁불퉁함을 부드럽게 다듬어서 완성된다. 표준 SLA의 정밀



도는 층 분해의 높이(1.3이상)와 레이저에서 발생되는 점의 크기(80-250)에 의해서 결정된다[10].  

현재, 바이오메디칼 분야에서 SLA의 이용은, 외과용 설계나 교습을 위한 해부학상 모형의 제작에 국한되어져왔

다[11,12]. 포스트 프로세싱 후에 경화와 수축 문제 때문에 발생하는 SLA 모형의 줄어듦은 보상처리되어야 한다[13].

또한, 레이저 광선의 흡수와 분산으로 인해, 더 작고 복잡한 물건이 만들어질 때 '변형'이 생긴다. 일반적으로, 제조

된 부품은 다듬질을 할 때 약하며, 큐어링이 더 필요하게 된다[10,13]. 생물분해 가능성, 생명적합성, 역학적 안정과,

또 다른 골격의 적용을 위해 사전에 준비한 성질들이 요구되는 광중합이 가능한(photopolymerisable) 생물재료의

선택에 제한이 있다는 것은 매우 중요한 사실이다. 광중합이 가능한(photopolymerisable) 예는 polyethylen

glycol(PEG) acrylate, PEG methacrylate, polyvinyl alcohol(PVA)과 hyaluronic acid와 dextran methacrylate와

같은 polysaccharides의 파생품들이다. Polypropylene fumarate, anhydride와 polyethylene oxide(PEO) 이전의

시스템들은 생물체에 접착시키는 것 혹은 주사할 수 있는 지 등의 의학적 용도에 관한 연구가 진행 중에 있다. 최

근에는 Cooke가 미생물로 분해할 수 있고, 미생물에 적합한 polypropylene fumarate 합성수지로 만들어진 3차원

입체형상 부분의 제작과 조절을 위한 SLA 과정에서의 사용 가능성에 관하여 연구 발표하였다[14]. 그 외에,

Matsuda와 Mizutani는 표면에 microneedles, microcylinder와 microbanks와 같은 광구조물을 준비하기 위해

SLA 기구에서 사용되어지는 poly-ε-capro-lactone-co-trimethylene carbonate로 덮혀 있는 아크릴로 된, 미

생물을 분해할 수 있고, 광치료가 가능한 copolymer를 개발하고 있다[15]. 이러한 연구결과들은, micro

stereolithography(SL)가 마이크로 정도의 정밀도를 가지고, 3차원 polymeric 구조물을 제작하는데 커다란 가능

성을 부여하고 있으며, 최근에 μSL은 고성능의 외관과 복잡한 3차원 초소형구조물의 제작 가능성 여부를 테스트

받고 있다[16,17].



SLS기술은 고체 3차원 물체 형상을 만들기 위해, 미립화된 폴리머 재료를 laser beam을 사용하여 소결시킨다.

레이져 빔은 3차원 모델의 슬라이싱 데이터 형상을 따라 미립자로 이루어진 재료의 표면 윤곽을 선택적으로 조사

하고, 미립자의 온도를 소결온도 약간 위까지 올려서, 서로 녹아서 붙게되어 한 층을 만들게 된다. 그 다음 층은, 롤

러를 사용하여 새로운 층을 고르게 깔고, 위의 과정을 반복하여 위 아래 층이 서로 붙을 수 있도록 소결하고 형상

을 또 한층 패터닝한다[18]. Rimell과 Marquis는 간단한 laser 소결 기구와 ultra high molecular weight

polyethylene(UHMWPE)를 이용하여 의료용 임플란트의 제조에 관한 연구를 하였다[19]. 3차원 형상이 제작되어

질 수 있다는 것은 확인되었으나, 얇은 물체의 경우 형상이 줄어드는 현상이 관찰되었다. 재료에 존재하는 구멍도

또한 영향을 끼친다. 레이져 빔에 노출된 재료는 chain scission, cross-linking, oxidation 등에 의해서 퇴화

(degradation)이 발생한다. 따라서, UHMWPE 이용 기술의 적용은 재료 기술이 더욱 향상되어야 한다는 결론에

이르게 되었다. 

Lee 등은 세라믹 뼈 임플란트의 제조에 SLS를 첫 번째로 이용하였다[20]. Griffith와 Halloran은 SLA에 의한 UV

광치료 가능한 monomer에서의 알루미늄과 silicon nitride와 silica 입자로 섞여진 서스펜션을 이용하여 ceramic

부품을 제작하였다[22]. 유사한 기술을 이용하여 photocurable monomer에서의 hydroxyapatite(HA)의 서스펜션

이 orbital floor prosthesis를 위한 골격의 제작을 위해서 만들어졌다[23]. 여기서 뼈 조직 이식에 이용하는 HA 골격

이 전통적 기술 보다 우수한 형질을 나타낸다는 사실도 발표하였다. Porter 등은 SLA를 이용하는 뼈골격 임플란

트를 형성하기 위하여, photocurable monomer 와 calcium polyphosphate(CPP)의 서스펜션을 만들어 사용하였

다[24]. 1시간 동안 600 에서 CPP를 소결시키는 작용은 무정형의 CPP에 비교해서 더 나은 강도를 가진(평균

22.9%의 구멍의) 결정체 물질을 만들어내었다. 그 외에도 Tan 등은 SLA 과정에서의 적합성을 알아보기 위해 다

양한 non-degradable polyetheretherketone(PEEK)/HA powder 혼합물을 적용하였다[25].

3차원 프린팅(3DP) 기술은 MIT에서 개발되었고, 조직 공학과 약물 제조 적용의 가장 중요한 SFF기술의 하나

가 되었다[26-31]. 3DP 기술의 장점은 대기 환경에서 구현될 수 있다는 것이다. 먼저, 구조물 플랫폼 위에 미립자의

한 층을 고르게 펼친다. ‘잉크젯’프린트 헤드는 미립자 위에 접착제와 같은 용액을 프린트한다. 한 층이 프린트 되

고 난 후에, 다시 미립자를 고르게 깔아주고 접착제 프린팅을 한다. 전부분이 완성될 때까지 접합제가 뿌려지며, 각

각의 층들은 서로 연결된다. 미립자 베드에서 접착제가 다 마르고 난 후에 완성품은 꺼내지며, 접착되지 않은 미립

자들은 제거된다. 만약, 완제품의 내부에 구멍이 있는 형상이라면, 내부에 있는 접착되지 않는 미립자를 제어하는

데에 어려움이 있다. 3차원 프린터의 정밀도는 노즐 사이즈와 프린트 헤드의 제어 정도에 따라서 제한된다. 게다

가, 미립자의 크기는 각 층의 두께를 결정한다(일반적으로 80-250). 조직 공학 골격과 같은 경우, 기본적인 재료

는 미립자 형태로는 제공되지 않으므로, 3DP를 위해서 특별한 사전과정을 필요로 한다[26-28]. 또한 미립자의 표면

거칠기와 재료적 성질은 구속된 미립자 제거 효율에 영향을 끼친다[29,31]. 

Lam 등은 천연의 biopolymers(starch, dextran과 gelatin)의 사용이 가능하다는 것을 보여주고, 접착제로써 물

을 사용하였다[31]. 이러한 물을 사용하는 시스템은 유기용매를 사용하는데 있어서 발생하는 문제점들을 제거했다.

하지만, 만들어진 골격은 물에 녹으므로 방수가 가능하도록 추후의 작업이 더 필요로 된다. 



shape deposition manufacturing(SDM) 용어는 뼈 조직 공학을 위한 골격 제조용으로 처음 소개되었다[32]

(http://www-2.cs.cmu.edu/People/tissue/front_page.html). 이 기술은 3차원 골격을 제작하는 동안 모체의 세포

를 동시에 부가하는 방법이다. Polycaprolactone(PCL)와 HA 작은 알갱이와 혼합된 poly D,L lactide-co-

polyglycolide (P[D]LGA)로 만들어진 구멍들이 있는 개개의 층들을 쌓아 올리는 방법으로 만들어진다. 각각의

층들은 먼저 세포들이 뿌려지고, 세포들이 성장할 수 있도록 처리가 된 후 수동으로 쌓아올려진다. 이 기술은 전통



적인 방법에 의해 제작된 구멍들의 품질에 영향을 받는다. 이 기술은 아직 초기 단계이기 때문에, 조립과정은 아직

자동화 되지 않았다. 더군다나, 각 층에 뿌려진 세포들이 갇히는 것을 방지하고, 많은 유공들간에 충분한 상호연결

이 가능하도록 제어될 필요가 있다. 

로봇에 의한 마이크로 조립 기술의 개념은 2000년에 처음 알려졌고, 최근에 그 프로토타입 시스템이 개발, 제작

되었다[33,34].  조직공학 골격의 마이크로 조립의 원리는 Lego와 같이 작은 빌딩을 쌓아올리는 구조물의 조립과 같

은 개념으로 이루어졌다. 여러 형상의 빌딩 블락들이 리쏘그라피, 혹은 마이크로 제작 기술을 이용하여 제작되었

다. 각 블락들은, 초정밀 제어가 가능하고 4자유도를 가진 정밀한 로봇에 의해서 조립되었다.(그림2)

복잡한 조직의 제작을 위한 실리콘 마이크로 머시닝과 폴리머 리플리카 몰딩과 같은, 마이크로 제작기술 또한

발전하고 있다[35,36]. 이러한 작업의 목표는 유기체의 microcirculation을 이루는 모세관을 만들기 위해, 정밀도 1m

정도의 유기 원형을 생산하는 것이다. 초기 노력의 성과는 실리콘 초소형 모형 웨이퍼로부터 사본 몰딩에 의해 만

들어진 고분해 polymer 골격에서 나왔다. 이러한 골격들은 모세혈관처럼 작은 크기의 통로안에 내피세포와 함께

성공적으로 뿌려졌다[35,36]. 

Fused deposition modelling(FDM), 3D plotting, multiphase jet solidification(MJS)와 precise extrusion

manufacturing(PEM)과 같은 기술은 골격을 만들기 위해서, 재료들을 밀어내어 층을 쌓아 올리는 방법을 사용한

다. 따라서, 기계의 종류에 의존하며 다양한 재료가 골격 제조를 위해 사용되어질 수 있다. 전통적 FDM 기계는 xy

평면 운반 장치가 부착되어 있는 head-heated 액화 장치로 구성되어 있다. 액화 장치 기구의 기능은 프로그램된

경로를 따라 움직이면서, 계속해서 공급되는 섬유 재료를 가열시키고, 노즐을 통해서 방출하는 것이다. 한번 층이

쌓여 올려지면, 플랫폼은 다음층을 쌓아올리기 위해서 z 방향으로 한단계 아래로 내려간다. 각 부분은 각 노즐의

두께에 따라 비율에 다양해지는 각 층별 두께로 인해서 한층씩 쌓아 올려져서 만들어진다. FDM은 온도가 높아짐

에 따라 민감하게 점성이 낮아지는 재료를 사용한다는 제한이 있다. 따라서, 제작과정동안에 세포들이 같이 뿌려

질 수는 없다.

싱가포르의 한 그룹은 FDM에 의해 PCL와 여러 복합재료(PCL/HA, PCL /TCP etc.)를 프로세싱하는 공정 변

수에 대해 연구해왔고 특허를 출원하였다[37]. 이러한 일세대 골격(PCL)은 3년 이상 임상적용을 위해 연구되었다

(http://www.osteopore- intl.com). FDM을 이용하는 뼈공학을 위한 2세대 골격은 CaP 복합재료와 폴리머를 사

용하였다. 이는 세라믹을 통한 강도, 폴리머를 통한 인성과 경도를 포함해서 기계적인, 생화학적으로 적합한 성질

을 갖고, 적당한 퇴화현상과 재흡수, 향상된 기계적 강성을 가지기 때문이다. 또한 세포들의 접합 및 성장도 좋은

장점이 있다. Endres와 Rai 등은 뼈 공학을 위한 이러한 PCL/CaP 요소 골격들을 테스트 하였고, 흥미로운 결과를

얻어냈다(그림 3). 그 외에 Woodfield는 polyethylene glycol-terephthalate- polybutylene

terepthalate(PEGT/PBT)로 만들어진 골격을 만들기 위해 FDM과 유사한 기술을 사용하였다[38,39].  수정된

PEGT/PBT 요소와, 유공과 유공들의 배치에 따라서, 골격은 관절 연골 공학에 알맞은 기계적인 성질을 보였다.



FDM 방식의 응용이라할 수 있는 the precision extruding deposition(PED) 시스템은 Drexel 대학교에서 실험

되었고 개발되었다[40]. PED와 전통적 FDM 사이의 가장 큰 차이는 골격 재료가 필라멘트 없이 바로 뿌리는 것이

가능한다는 것이다. 작은 알약 모양의 PCL은 두 개의 가열 장치와 thermal couple에 의해서 제공되는 액화 장치의

온도에 따라서 녹고, 그 다음에 돌아가는 정밀한 나사에 의해 압력에 따라서 밀어내 진다. 

Landers[41-44] 등은 bio-plotter라는 용어를 사용하여 3DP 시스템과 비슷한 실험을 하였으며 이를 비교 발표하

였다[45]. 3DP에서는 전분입자들을 lysine ethyl ester diisocyanate을 사용하여 접착시켰으며, 3D bioplotting에서

는 isophorone diisocyanate, oligoethylene oxide와 glycerol로부터 만들어진 oligoetherurethanes를 디스펜싱하

고 반응시키는 공정을 사용하였다. Ang 등은 3D bio-plotter 같은 원리를 사용하는 rapid prototyping robotic

dispencing (RPBOD) 시스템을 발표하였다. 이 연구자는 RPBOD를 이용해서 3차원 chitosan과 chitosan-HA 골

격을 만들었다. 또한 Vozzi 등은 3차원 micropositioner, microsyringes와 정밀 공기압 밸브 등으로 구성된 bio-

plotting 시스템을 이용해서 2차원 구조물에서 10이하의 분해를 만들어냈다[46,47]. 



하지만, 이러한 방식(extrusion)들은 아직까지 다양한 재료의 토출은 가능하지만, 정밀도가 ㎛이하로 내려가지

못하고, 3차원 조직 구조물의 제작을 아직 이루어내지는 못하고 있다.

SFF방식과 골격을 기반으로, 생체 조직을 이식하고, 자연스럽게 채워져 나가는 치료 방법을 위해 다양한 형태

의 SFF 기법들이 연구되어지고 있다. 국내의 경우는 한국기계연구원의 정보장비실에서 중기거점과제 등을 통하

여 치아를 비롯한 두개골의 손상부위를 스캐닝하여, 쾌속조형시스템을 이용해 복원하는 연구를 일부 수행하고 있

으나 아직 초기 단계이며, 국제 공동연구를 통해 필요한 요소기술들을 확립해나가고 있는 정도로써, 선진연구기관

에 비해 많이 뒤쳐져 있다. 이는 기계기술에 비해, 임상실험 및 재료 기술이 뒤쳐져 있기 때문으로써, 이에 대한 해

결 방법으로는, 확보된 기계기술을 바탕으로, 임상실험인프라와 재료기술이 앞서있는 나라와의 국제공동연구를

수행하여 기술의 격차를 줄이는 것이 바람직하다고 사료된다. 골격을 만들 때에 그렇게 정밀하게 만드는 것이 중

요하지 않을 수 있다. CAD시스템을 사용한 SFF 기술들은 다양한 형태와 재료의 제작 기술들을 제공하며, 다양한

기계적 강도, 생체화학적 특성을 갖는 골격을 만들 수 있을 것이다. 또한, 임상적용에도 가능하며, 충분한 양과 질

을 만족시킬 수 있는, 가격면에서 저렴한 생산 기술 또한 같이 병행 연구되면, 건강한 인간 생명 영위에 크게 이바

지할 수 있으리라 사료된다. 
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