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약물 서방 방출형 다공성 수산화인회석
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<Abstract>

Porous Hydroxyapatite for Sustained Drug Release

Ki-Won Seo, Dong-Ho Kang, Yeong-Mu Ko*

Department of Dental Materials, School of Dentistry & Research Center for Oral Disease Regulation of the Aged*,

Chosun University Gwangju 61452, Republic of Korea

Sustained drug release of hollow HA was investigated. HA slurry was prepared with amount of 30-70% HA(H groups) and sodium

chloride up to 15%(N groups). Alginate beads were coated with HA slurry and burned out. In order to insert vancomycin-laden PLGA

nanoparticles into hollow HA granules, vacuum pressure was applied. Drug release rates of vancomycin from HA/PLGA complex were

monitored.

Size of HA spherical granules was controlled by injecting size or dropping speed into liquid nitrogen. Internal empty space that 

formed by burning out alginate beads during sintering was connected to external surface through pores in the shell. In H groups,

increasing the ratio between HA and water, thickness of shell was increased, while the pore size and porosity was decreased because

pores were formed as water frozen and subsequent sublimation of ice inside the shell. Addition of sodium chloride did not affect

pore size and porosity in N groups. However, irregular-shaped pores were caused because sodium chloride that remains after the 

lyophilization burns out during the sintering. This played a role in delay the initial burst out of the drug.

In conclusion, tailoring the structure of pore channels between internal space and external surface was the key to control the sustained

drug release rate.
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Ⅰ. INTRODUCTION

과학기술 및 의료기술의 발전으로 인간의 수명이 연장되어 

65세 이상 노인의 비율이 2005년에 9.1%가 되면서 고령화 

사회로 접어든 이래, 2018년에는 14.3%가 되어 고령사회로, 

2026년에는 20.8%로 초고령사회에 도달할 것으로 전망되면

서 각종 산업 및 자연 재해로 인한 상해와 질병으로 인한 조직 

결손이 증가하고, 국민 의식과 삶의 질이 높아짐에 따른 의료

복지 서비스에 관한 욕구가 높아지면서 인체장기나 조직의 

결손으로 인한 치료에 대한 수요와 관심이 높아지고 있다.

비교적 재생이 용이한 연조직과는 달리 경조직은 자발적으

로 재생이 되지 못하는 경우에는 골이식을 통해 재생을 촉진

시켜 왔다. 자가골 이식이 가장 이상적이나, 채취 부위의 2차 

수술로 인한 비용과 환자의 고통이 수반되고, 채취량에 제한

이 있으며, 2차 수술이 필요하다는 한계가 있다(Quintero와 

Mellonig, 1982). 동종골은 사체 혹은 조직은행에 보관된 골조

직을 이용하여 만드는 것으로, 부가적인 수술이 없는 것이 장

* 본 논문은 2014년도 조선대학교 교내 연구비 지원을 받았음.
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점이지만, 면역학적 거부반응 및 일부 바이러스 질환에 이환

된 경우 전염가능성을 완전히 배제할 수 없다는 것이 문제점

으로 지적된다 (Mellonig, 1991). 이종 골이식은 골 성장 인자

를 포함하고 있어서 골유도가 가능한 장점이 있어서 널리 사

용되고 있으나, 주로 소뼈에서 채취한 후 화학처리하여 병원

균 위험이 적지만, 광우병과 같은 동물의 질환에 전염될 위험

성을 배제할 수 없다(Mellonig, 1991).

따라서, 경제적이고, 질병의 전염 가능성이 없을 뿐 아니라, 

재료의 물성을 조절할 수 있는 인공적으로 합성한 골이식 재

료에 관한 관심이 높아지고 있다. 생체친화성과 물리적 성질

을 모두 만족하는 것으로 1926년 X선 회절 분석에 의해 인체

의 뼈와 치아가 아파타이트 구조를 가지고 있다는 것이 밝혀

짐으로써 칼슘 포스페이트 화합물이 주로 사용되어 왔다(de 

Bruijn 등, 1995; Dennis 등, 1992; Hench와 Wilson, 1984; 

Jarcho, 1981; Roy, 1974). 그 중에서도 가장 대표적인 수산화

인회석[HA; Ca10(PO4)6(OH)2]에 관한 여러 논문에서 동물시험 

결과, 면역 거부 반응이 없고, 장기간에도 우수한 생체적합성

을 나타내며, 골전도성이 있어서 골조직과 결합한다고 보고되

었다(Cerroni 등, 2002; Ducheyne 등, 1999; Klein 등, 1983). 

하지만 합성 골이식재는 골전도성은 있으나 골유도성이 없어

서, 주변 조직과 상호 작용할 수 있도록 하기 위한 연구가 

많이 진행되어 왔다(Healy, 1999; Hubbell, 1999; Sakiyama와 

Hubbell, 2001). 생체재료의 표면에 세포외기질(ECM) 단백질

을 흡착시켜, 세포가 흡수된 ECM 단백질을 통해 생체재료 

표면에 간접적으로 상호 작용할 수 있도록 하는 생체모사

(biomimetic) 특성에 관한 연구들로, 크게 두 가지 방법이 

보고되었다. 첫 번째는 재료에 성장인자나 플라스미드 DNA

와 같은 용해성 생체활성 분자를 적용하여 생체 분자를 방출

시켜 새로운 조직을 형성하는 방법이고(Babensee 등, 2000; 

Richardson 등, 2001; Whitaker 등, 2001), 두 번째는 재료를 

세포-결합 인자(peptide)로 개질하여 재료가 특이적 단백질성 

효소에 의해 분해하여 세포간 반응을 유도하는 것이다(Suzuki 

등, 2000; West 등, 1999).

최근의 연구 방향은 성장인자를 골이식재에 부착시키는 것

이다. 성장인자는 수용체에 의해 합성되는 단백질을 up- 

regulation하거나 down-regulation하여 세포의 부착, 증식, 이

동이나 분화를 촉진하거나 억제하는 물질로, 인접세포와 결손

부에 침윤된 세포의 분열을 자극하고, 특별한 경로를 통해 세

포의 분화와 혈관생성과정을 촉진시키는 역할을 하는 신호전

달 물질이다.

대표적인 것으로 TGF-β superfamily에 속하는 BMP(bone 

morphogenic protein) 및 FGF(fibroblast growth factor) 등이 

있다(Nohe 등, 2004; Pittenger 등, 1999). BMP는 1988년 

Wozney 등에 의해 클로닝하여 30여 가지의 물질이 확인된 

이래, 지난 10여 년간 BMP를 재조합하여 상용화하는 많은 

연구가 진행되어 왔다. 

그럼에도 불구하고, BMP의 효능은 실제 임상에서 아직까

지 명확하지 않으며, 골재생에 영향을 미치는 적정량의 BMP 

농도에 관해 많은 연구 결과가 보고되었고, 최근에는 BMP-2

를 고정화하여 서방형으로 방출하는 골이식재에 관하여 많은 

연구가 다수 발표되고 있다(Boden, 1999; Schmitt 등, 1999; 

Winn 등, 1999).

따라서, 본 논문에서는 BMP와 같은 성장인자를 골이식재

의 내부에 담지하고 원하는 속도로 방출시킬 수 있는 방법에 

관한 기초 연구로, 성장인자를 대신하여 항생제로 반코마이신

을 사용하였다. 골이식재로는 인체의 뼈와 화학적으로 가장 

유사한 조성을 갖는 수산화인회석을 선택하여, 속이 비어 있

고, 외부 표면과 내부는 껍질의 기공 채널을 통해 연결되어 

있는 형태로 제조하고자 하였다.

속이 비어 있는 형태로 제조하기 위해서는 알지네이트를 

비드 상태로 제조하여 템플레이트(template)로 사용하였다. 

수산화인회석 나노 분말을 합성하여 증류수에 현탁액(slurry)

을 만들어 알지네이트 비드를 코팅하여, 소결(sintering)하는 

과정에서 알지네이트 비드를 태워서 제거하였다(burn out).

성장인자를 담지하기 위한 기초 연구로 항생제를 수산화

인회석 내부에 담지시키기 위한 방법을 연구하였으며, 항생

제를 poly(lactic-co-glycolic acid)[PLGA]에 넣어 나노스피어

로 만들어, 이를 수산화인회석의 기공 채널을 통해 내부로 

들어간 상태의 복합 골이식재로 제조한 후, 방출 거동을 연구

하였다.
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Table 1. Compositions of HA slurries

Group
HA

(g)

NaCl

(g)

Vehicle

DI water

(mL)

Polyvinyl 

Alcohol

(wt.%)

Methyl 

Cellulose

(wt.%)

Polyethylene 

Glycol

(wt.%)

Dimethyl 

Formamide

(wt.%)

H1 70  0

100 3 1 1 5

H2 50  0

H3 30  0

N1 50  5

N2 50 10

N3 50 15

Ⅱ. MATERIALS AND METHODS

1. 실험재료

칼슘(Ca)과 인(P)의 전구체로 Ca(NO3)2·4H2O(Sigma- 

Aldrich, USA)와 (NH4)2HPO4(Sigma-Aldrich, USA)을 사용하

여 공침법으로 수산화인회석 나노 분말을 합성한 후, 증류수

에 분산하여 수산화인회석 현탁액을 제조하였다. 이때 결합

제, 분산제, 건조제어제로 polyvinyl alcohol(Du Pont, USA), 

polyethylene glycol(Duksan Pure Chemical Co., Korea), 

methyl cellulose(Duksan Pure Chemical Co., Korea), 

dimethyl formamide(Aldrich, USA)를 사용하였다. Table 1에 

나타낸대로, 수산화인회석 나노 분말은 증류수 100 mL당 30, 

50, 70 g 첨가하여, 이를 H1, H2, H3군이라 칭하였고, H2군에 

NaCl을 5, 10, 15 g 첨가한 것을 N1, N2, N3군이라 칭하였다.

수산화인회석 입자를 속이 빈 형태를 제조하기 위해 알지

네이트 비드를 템플레이트로 사용하였다. Sodium alginic acid 

(Sigma-Aldrich, USA) 용액을 calcium chloride (Sigma-Aldrich, 

USA) 용액에 적하하여 직경 1~2 mm의 비드를 제조한 후, 

수산화인회석 현탁액에 넣어 교반하면서 알지네이트 비드 표

면에 수산화인회석을 코팅하고, 액체 질소에 적하한 후, 동결

건조(freeze drying)하고 1300 ℃에서 소결하면서 알지네이트

를 연소시켜 속이 빈 형태로 제조하였다.

Dichloromethane(Sigma-Aldrich, USA) 10 mL에 항생제인 

반코마이신(Vancomycin HCl Injection, CJ, Korea) 100 mg을 

넣어 10분간 혼합한 후, PLGA (RG504H, Boehringer Ingelheim, 

Germany) 500 mg을 혼합하여 반코마이신을 함유한 PLGA 용

액을 제조하였다. 0.5 wt% PVA 수용액과 10,000 rpm의 속도

로 강력 교반하여 PLGA/dichloromethane/반코마이신 용액

이 PVA 용액에 구형으로 분산되어 있는 에멀젼(emulsion)을 제

조한 후, rotary evaporator(NN Series, Eyela, Japan)를 이용하

여 진공 하에서 dichloromethane을 증발시키고, ultracentrifuge 

(Beckman Coulter, USA)를 이용하여 10,000 rpm의 속도로 

원심분리하여 PVA를 제거한 후, 동결건조하여 반코마이신이 

함유된 PLGA 나노스피어를 제조하였다.

속이 빈 수산화인회석 입자와 PLGA 나노스피어를 증류수

에 분산시킨 후, 진공 챔버(chamber)에 넣고 진공을 가하여 

수산화인회석의 기공을 통해 PLGA 나노스피어가 수산화인회

석 내부로 들어간 복합체를 제조하였다.

2. 실험방법

제조한 수산화인회석의 결정상은 X-ray diffractometer 

(XRD; Ultima IV, Rigaku, Japan)로 측정한 후, JCPDS 

software(PCPDFWIN1.30, JCPDS-ICDD)로 분석하였다. 수산

화인회석과 PLGA의 형태는 투과전자현미경(TEM; JEM 4010, 

Jeol, Japan)과 주사전자현미경(SEM; JSM-6701F, Jeol, Japan)

을 이용하여 관찰하였다. 수산화인회석의 기공율은 질소 

가스의 흡착량을 측정하여 BET(Brunauer-Emmett-Teller) 

원리에 따라 계산하였다. 반코마이신의 용출량은 UV/vis 

spectrometer(UVD-3200, Labomed, USA)을 이용하여 파장 

280 nm의 흡수피크 세기로 측정하였다(Dion 등, 2005).
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               (a)  (b)                (c) 

Figure 1. SEM images of HA granules showing (a) outer appearance, (b) solid, and (d) hollow internal structures.

Table 2. Porosity according to the composition of HA slurries

Group Pore volume (mL/g)

H1 0.454±0.020

H2 0.616±0.014

H3 0.902±0.035

N1 0.833±0.087

N2 0.678±0.021

N3 0.479±0.012

3. 통계 처리

SPSS(SPSS Inc Co., PASW Statistics 18.0, Chicago, USA)

를 사용하여 통계적 유의성을 one-way ANOVA로 통계처리

하였으며, Tukey test로 유의수준 95% 범위에서 사후 검증

하였다.

Ⅲ. RESULTS

제조한 수산화인회석 입자의 주사전자현미경 사진을 

Figure 1에 나타내었다. Figure 1(a)에서 보는 바와 같이 평균 

직경이 1.5 mm인 구형체이었고, 직경은 템플레이트로 사용

한 알지네이트 비드의 크기에 따라 조절 가능하였다. 알지네

이트 비드를 사용하지 않았을 때는 Figure 1(b)와 같이 속이 

꽉 차 있는 구형체로도 만들 수 있었고, 알지네이트를 사용하

면 Figure 1(c)와 같이 속이 비어 있는 구형체로 제조할 수 

있었다. 속이 비어 있는 수산화인회석 입자의 두께는 알지네

이트 비드에 코팅된 수산화인회석 현탁액의 두께에 의존하게 

되며, 수산화인회석의 함량이 증가하면 현탁액의 점도가 증가

하여 최종적인 두께가 증가하는 경향을 나타내었다. 본 연구

에서는 20~100 μm의 두께를 나타내었다.

제조 조건에 따른 수산화인회석 입자의 표면과 두께 방향

의 단면을 전자현미경으로 관찰하여 Figure 2와 Figure 3에 

나타내었다. Figure 2에서 보면 두께 방향에 따라 비어 있는 

내부로부터 바깥 표면쪽으로 가면서 기공 크기가 커지는 양

상을 볼 수 있었다. 조성에 따라서는 수산화인회석 현탁액

의 수산화인회석 함량이 감소함에 따라, 즉 증류수의 양이 

증가함에 따라 기공 크기가 증가하는 경향을 나타내었다. 

Figure 3에 나타낸 NaCl를 첨가한 경우에는 NaCl의 첨가량이 

증가함에 따라 기공 채널이 치밀해지는 경향을 나타내었다.

수산화인회석의 기공율을 Table 2에 나타내었다. 수산화인

회석 현탁액의 증류수 양이 증가함에 따라 기공율이 증가하는 

경향을 나타내었고, NaCl의 첨가량이 증가함에 따라 기공율

이 감소하여 (0.454±0.020)~(0.902±0.035) mL/g의 값을 나

타내었다.
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                          Surface                                              Cross-section

(a) 

(b) 

(c) 

Figure 2. SEM images showing various sizes of pore channels of (a) H1, (b) H2, and (c) H3.



222

                          Surface                                              Cross-section

(a) 

(b) 

(c) 

Figure 3. SEM images showing various sizes of pore channels of (a) N1, (b) N2, and (c) N3.
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   (a)     (b)       (c)         (d) 

Figure 4. SEM images of PLGA nanospheres showing (a) size distribution, (b) outer appearance, (c) solid, and (d) porous internal structures.

Figure 5. SEM images of HA-PLGA composites.    Figure 6. Releasing behavior of vancomycin from HA-PLGA composites.

PLGA 나노스피어의 전자현미경 사진을 Figure 4에 나타내

었다. 직경이 200~300 nm인 구형 입자임을 볼 수 있으며, 제조 

조건에 따라 안이 꽉 찬 것부터 다공성인 것까지 다양하게 제조

할 수 있었고, 모든 경우에 반코마이신을 함유하고 있었다.

HA-PLGA 복합 골이식재의 전자현미경 사진을 Figure 5에 

나타내었다. PLGA 나노스피어가 수산화인회석 입자의 내부

와 기공 사이에 존재하고 있는 것을 볼 수 있다.

HA-PLGA 복합 골이식재로부터 반코마이신이 방출되는 경

향을 Figure 6에 나타내었다. NaCl를 첨가하지 않은 H2는 초

기에 급격하게 방출되어 2일에 거의 90%가 방출되는 경향을 

나타낸 반면, NaCl를 첨가한 N2는 초기의 급격한 방출없이 

시간에 따라 서서히 방출되는 경향을 나타내었다.

IV. DISCUSSION

골 재생력을 향상시키기 위한 골조직공학에서 성장인자와 

생체재료에 관한 많은 연구가 진행되었으나, 성장인자와 생

체재료의 종류가 매우 다양할 뿐 아니라, 성장인자를 생체재

료에 부착하는 방법도 다양해서 방출 속도를 제어할 수 있는 

방법에 관해서는 명확한 해답이 제시되지 못하고 있다. 성장

인자를 함유하는 생체재료, 즉 캐리어(carrier)로는 주로 고분

자 재료가 널리 이용되어 왔으며, 고분자의 종류와 크기, 형

태 등에 따라 방출 속도가 달라지게 된다. 또한, 성장인자가 

고분자 재료의 표면에 부착되면 고분자 재료의 표면 물성이 

변화하여 생체친화성, 생체활성 등이 저하된다는 우려가 있
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다(Son 등, 2011)

따라서, 본 연구에서는 인체의 뼈 및 치아와 화학적 조성이 

유사하여 고분자 재료에 비해 생체친화성과 생체활성이 우수

할 뿐 아니라, 독성과 발암성이 없다고 보고된 수산화인회석

(Alexander 등, 1983; Boonsongrit 등, 2008; Jose 등, 2009; 

Kim 등, 2012; Sharma 등, 1993; Son 등, 2011)을 기본 조성으

로 선택하여 나노 분말을 합성한 후에 구형체로 제조하였다. 

나노 분말은 마이크로 분말에 비해 비표면적이 커서 세포의 

이동, 단백질 흡착 및 골모세포의 부착에 유리하다고 보고되

었다(Christenson 등, 2007; Li 등, 2006; Webster 등, 2000; 

Webster 등, 2001). 구형체는 다른 형태에 비하여 신생골의 

골전도에 유리하고(Parsons 등, 1988; Salthouse 등, 1980; 

Weinlander 등, 1992), 치조골과 같이 하중을 받는 부위의 사

용에도 적합하다고 알려져 있다(Misiek 등, 1984).

성장인자를 내부에 넣기 위해 속이 비어 있는 구형체로 제

조하였으며, 이를 위하여 알지네이트를 비드 형태로 만들어서 

템플레이트로 사용하였다. 구체적으로는 알지네이트 비드에 

수산화인회석 현탁액을 코팅하였는데 알지네이트의 카복실 

기와 수산화인회석의 카복실 기가 화학 결합하여 코팅력을 

갖게 된다. 수산화인회석의 비어 있는 내부 공간은 성장인자 

또는 항생제를 담지할 수 있을 뿐 아니라, 혈관 신생과 신생골

의 성장, 세포 이동 및 영양분 공급에도 유리하게 작용할 수 

있다. 세포가 이동하기 위해서는 약 100 μm, 혈관 신생과 영

양분 공급을 위해서는 300~500 μm 크기의 기공이 필요하다

고 보고되었다(Davies, 2000; Gittings 등, 2005; Karageorgiou

와 Kaplan, 2005; Rezwan 등, 2006). 비어 있는 내부는 수산

화인회석 껍질의 기공을 통하여 바깥 표면으로 연결되어 있는 

구조로 설계하였다. 이 기공을 통하여 내부로부터 성장인자

가 방출하게 되며, 다공성 구조로 인한 높은 비표면적으로 인

해 세포와 재료 간에 반응성도 향상될 수 있다. 또한, 수산화

인회석은 기공 구조와 기계적 물성을 위하여 소결 단계를 반

드시 거쳐야 하므로(Chaim 등, 2008; German, 1996) 열에 

약한 성장인자를 소결 전에 담지하는 것은 곤란하여 소결 후

에 기공을 통하여 넣었다.

본 연구에서는 성장인자를 대신한 기초 연구로 항생제

인 반코마이신을 사용하였으며, 미국식약처(FDA)의 허가

를 받은 대표적 고분자 생체재료인 PLGA로 인캡슐레이션

(encapsulation)하였다. 에멀젼-용매 증발법으로 PLGA 나노

스피어를 제조하였으며, PLGA의 함량, 교반 시간, 계면활성

제 함량, 용매의 증발 속도, 물과 유기상의 비율 등에 따라 

Figure 4에 나타낸 바와 같이 다양한 구조로 제조할 수 있었다

(Mainardes와 Evangelista, 2005).

Figure 2에 나타낸 H군의 전자현미경 사진에서 수산화인

회석 입자의 비어 있는 내부로부터 바깥 표면 쪽으로 기공이 

연결된 것을 볼 수 있으며, 증류수 양이 증가할수록 기공 

크기가 커지는 것을 볼 수 있다. 이는 기공이 증류수에 의해 

형성되는 것으로 설명할 수 있다. 수산화인회석 현탁액을 

알지네이트 비드에 코팅한 후 동결건조하는 과정에서 증류

수는 -50 ℃의 온도에서 동결하고, 압력을 낮추면 얼음이 승

화되면서 기공이 발생하게 되는 것이다. 따라서, 기공 크기

는 수산화인회석 현탁액의 증류수 함량에 의존하게 된다. 

즉, 증류수의 양이 많을수록 기공이 커지게 된다. 증류수의 

양이 많아지면, 상대적으로 현탁액 내의 수산화인회석 함량

은 감소하게 되어, 현탁액의 점도가 낮아지기 때문에 알지네

이트 비드에 코팅되는 두께가 감소하여 결과적으로 수산화

인회석 구형체의 껍질이 얇아지게 된다. 본 연구에서 H3군

은 강도가 너무 낮아 조작하기 어려웠고, H1군은 H2군에 

비해 기공율이 낮아서 H2군을 최적 조성으로 보고, 이를 대

상으로 NaCl을 첨가하였다. 

Figure 3은 NaCl을 첨가한 N군의 전자현미경 사진이다. N1

군은 H군과 유사한 기공을 나타내고 있지만, N2군과 N3군은 

불규칙한 기공 형태를 나타내고 있다. NaCl은 구형이 아닌 

육면체의 형태를 갖고 있어서 증류수가 동결했다가 승화되는 

과정에서 중간 중간에 남아 있다가 소결 과정에서 기화되면서 

기공의 구조를 불규칙하게 만들게 된다.

항생제인 반코마이신의 방출 거동을 2주간 관찰하여 

Figure 6에 나타내었다. 수산화인회석 현탁액을 제조할 때, 

NaCl를 넣지 않았던 H2군은 초기에 급격하게 방출되어 2일만

에 거의 90%가 방출되는 경향을 나타낸 반면, NaCl를 첨가한 

N2군은 초기의 급격한 방출없이 시간에 따라 서서히 방출되

는 경향을 나타내었다. 이것은 위에서 설명한 바와 같이, NaCl

로 인해 기공이 불규칙한 형태를 갖게 되어 발생한 결과라고 

생각되며, NaCl의 첨가가 항생제가 초기에 급격하게 방출되

는 것을 억제하는데 효과적임을 알 수 있었다.
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V. CONCLUSIONS

본 논문에서는 치조골 재생을 위한 약물 서방 방출형 다공

성 수산화인회석에 관하여 연구하고자, 수산화인회석 나노 분

말을 합성한 후, 증류수로 현탁액을 만들어 알지네이트 비드

에 코팅하고, 소결하면서 알지네이트 비드를 제거하여 속이 

비어 있는 구형체 입자로 제조하였다. 항생제인 반코마이신

을 PLGA로 인캡슐레이션하여 수산화인회석 구형체 입자의 

비어 있는 내부로 넣어 복합화하였다. 

1. 평균 직경 1.5 mm의 속이 비어 있는 수산화인회석 구형

체 입자를 제조할 수 있었으며, 껍질 두께는 20~100 μm

이었다.

2. 수산화인회석 구형체 입자는 현탁액의 증류수로 인해 

형성된 0.5~10 μm의 기공으로 비어 있는 내부와 표면

이 연결되어 있는 다공성 구조를 갖고 있으며, 증류수 

양이 증가할수록 기공율과 기공 크기가 증가하였다.

3. 수산화인회석 현탁액 제조시에 NaCl을 첨가하여 반코마

이신이 초기에 급격하게 방출되는 것을 억제하여 시간에 

따라 서서히 방출되게 할 수 있었으며, 이는 기공 구조가 

불규칙해졌기 때문으로 생각된다.
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