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ABSTRACT 

When bioinert materials with fine pores were immersed in simulated body fluid with higher pH in comparison 

with conventional SBF and subsequently temperature of this SBF was raised, fine particles of calcium phosphate, 

which we named'apatite nuclei', were precipitated on the surface and in the pores of the substrate. Thus-

treated substrate showed high hydroxyapatite formation ability in SBF and will be utilized for bioactive 

functional materials in orthopedic or dental fields. In our present studies, SUS3 l 6L steel, CoCr-based alloy 

and polyetheretherketone, which cannot bond to living bone spontaneously in living body nevertheless they are 

attractive artificial bones from a viewpoint of mechanical properties, showed high hydroxyapatite formation ability 

by applying the above surface modification process. By utilizing hydroxyapatite formation ability of apatite 

nuclei, in addition, hydroxyapatite capsules could be synthesized. 
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1 生体活性骨骰換材科の設計指針

超高齢社会に突入した今日，疾患等で損傷した骨や関節

の治療を支援する骨置換材料の需要がますます高まってい

る．一般に，人工材料を骨置換材料として体内で用いる場

合，埋植後に想定される炎症反応やアレルギー反応の発現の

有無等，物質の安全性を考慮することが必要不可欠である．

しかし，たとえ骨置換材料として体内に埋植する物質が無害

であっても，生体は通常，体内に埋植された材料を免疫反応

によって周辺組織から隔離するように働くため，材料と骨と

の界面で緩みが生じ，骨欠損部での材料の固定が妨げられて

しまう 1J_ したがって，人工股関節等の骨置換材料の多くは

交換手術が必要とされ，患者への侵襲性の点で多くの課題が

残っている．

Ca10(PO以OH)炉，結晶化ガラス A-W(CeraboneR 砂等，体

内で骨と自発的に一体化する「生体活性セラミックス」が国

内外で開発され，実用化に至ったこれら生体活性セラミッ

クスの多くは，体内で材料表面に骨の主要な無機成分である

HApの層を自発的に形成し，材料と骨との間に繊維組織が

介在することなく材料が骨と結合することが明らかにされて

いる5,6)_ 体内において材料表面にHApの層が形成されると，

HApは骨の主成分であることから，細胞がこれを異物とし

て認識しない．そのため，骨がHApの層と化学的に一体化

し，埋植した材料が骨欠損部で固定されるり

上述の生体活性発現メカニズムを，骨置換を対象用途とし

た材料機能設計指針の一つとして捉えることで，骨欠損部で

自然に骨と一体化する新規生体活性骨置換材料の開発につな

がる．すなわち，体内において表面にHApの層が自発的に

形成する性質を材料に付与する表面改質技術の構築が，臨床

応用へ向けた課題解決策の一つであると考えられる．

1970年代，米国のHenchらによって，骨と結合するセラ

ミックス (BioglassR)2lが世界に先駆けて発明された.BioglassR 

の画期的な発明を皮切りに，焼結ヒドロキシアパタイト (HAp;
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体内における生体活性材料表面でのHAp層の形成反応は，

小久保らによって提案された擬似体液 (Simulatedbody fluid; 
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SBF) 中で再現できる7"8l. SBFは無機イオン濃度と pHをヒ

トの血漿とほぽ等しくなるように調整した水溶液であり，生

体活性セラミックスの多くは体内と同様の反応により， SBF

中で表面にHApを自発的に形成する. SBF浸漬による材料

の生体活性評価は，動物実験を実施する前段階で材料の骨結

合能をある程度予測できることから有用であり国際標準規

格 (ISO23317) に定められているり

2 アパタイト核を用いた生体活性機能設計

上述の生体活性セラミックスは優れた臨床成績を収めた

が，セラミックスは耐衝撃性に乏しいという課題があり，セ

ラミックス単独からなる骨置換材料は適用可能な損偽部位が

限定的である． とりわけ，大荷重のかかる股関節，膝関節等

へのセラミックス単独での適用は困難であるのが現状であ

る． したがって，機械的強度に優れる金属材料や，さらには

軽量かつ耐衝撃性の観点で長所を発揮する高分子材料への生

体活性付与が可能となれば，材料科学のみならず臨床医学へ

の大きな波及効果が期待される．

SBFの調製では， 1S023317で規定された無機塩類を純水

に溶解して作製した水溶液に， トリスヒドロキシメチルア

ミノメタンを溶解して水溶液のpHを上昇させた後，塩酸

を用いて最終的な生理的pHに調整される8,9)_ 一方，過剰な

トリスヒドロキシメチルアミノメタンを SBFに溶解させる

と， SBFがリン酸カルシウムに対してより過飽和になるた

め， SBF中にリン酸カルシウムの微粒子が析出する．八尾

らは，この微粒子が生理的条件に調整した通常の SBF中で

早期にHAp形成を誘起することを見出し，この微粒子をア

パタイト核 (Apatitenuclei) と名付けた10)(以後 ApNと呼

称する）．さらに筆者らはこの現象を応用し，前もって表面

に孔を形成させた基材の孔内に上述のApNを析出させるこ

とで，金属材料から高分子材料にいたる多種多様な材料に

高いHAp形成能を付与できることを見出した (Fig.1) 11l. 筆

者らはこの表面改質法を用いることで，純Ti12J, Ti基合金13)

等の，生体活性の発現に長期間を要する骨置換材料のHAp

形成能が大幅に向上されること，さらには SUS316L鋼14),

CoCr基合金15), ポリエーテルエーテルケトン (PEEK)16'17J, 

ポリ乳酸18)等の，骨と結合しない生体不活性な骨置換材料へ

のHAp形成能付与も可能になることを見出した．本稿では，

この表面改質法の生体不活性骨置換材料への適用例として，

SUS316L鋼 CoCr基合金， PEEKへのHAp形成能付与につ

Apatite nuclei (ApN) 

E心 ⇒已直ヨ
① Pores formation ② Alkaline SBF treatment 

✓ Holding of apatite nuclei ✓ F ormat1on of apatite nuclei 
✓ Mechanical anchoring effect ✓ Imparting of hydroxyapatite 

formation ability 

Fig. I Schematic illustration of fabrication of bioactive functional 
materials by alkaline SBF treatment. 

2020年5月

いて解説するとともに， さらにApNを用いたHApカプセル

の開発についても紹介する．

3 SUS316L鋼へのアパタイト形成能付与

SUS316L鋼はコスト面での汎用性や加工性に優れ，医療

の現場でも骨置換材料として用いられている．体内におい

て， SUS316L鋼は表面の不動態皮膜に CaやPを取り込むこ

とでリン酸カルシウムを形成するが，光学顕微鏡レベルで骨

と密着する性質（オッセオインテグレーション）は有してい

ない19). この点は，最も広く使用されている Ti基合金製骨置

換材料と決定的に異なる点である． したがって SUS316L鋼

は，埋植後の抜去が容易である一方，骨と強固に結合するこ

とができない. SUS316L鋼に骨と自発的に結合する生体活

性が付与されれば，臨床での適用範囲が拡大されると予想さ

れる．

金属材料への生体活性付与手法の代表例として， HApの

プラズマ溶射コーティングが挙げられる20,21)_ しかし，この

手法は 10,000°c以上の高温プロセスを伴うため， HApの分

解による疲労強度の低減や，長期の使用において骨との界面

で緩みが生じるという課題がある．また，純TiもしくはTi

基合金をNaOH水溶液で処理した後加熱処理を行うことで

チタン酸ナトリウムの層を形成し，純TiおよびTi基合金の

生体活性を大幅に改善する手法が国内で開発され，一部は実

用化に至っている22-24). しかし， SUS316L鋼や後述のCoCr

基合金に同様の処理を施しても，材料に生体活性を付与する

ことはできない23). そこで筆者らは，粒径の大きな研削剤で

ブラスト加工を行ない，さらに粒径の小さな研削剤で再度ブ

ラスト加工を行う「多段階ブラスト加工」25)により SUS316L

鋼表面にミクロな凹凸を形成し，その後，表面および孔内で

ApNの形成を行うことで， SUS316L鋼にHAp形成能を付与

する研究を行ったり

まず， SUS316L鋼表面にミクロな凹凸を形成させるた

め， SUS316L鋼表面に平均粒径14μmのアルミナ研削剤で

1段階目のブラスト加工を行い，さらに平均粒径3μmのア

ルミナ研削剤を用いて2回Hのブラスト加工を行った．材

料表面を三次元レーザー顕微鏡で観察したところ，未処理

SUS316L鋼の表面は平滑であったが，上述の多段階ブラス

ト加工を行うことでSUS316L鋼表面にマイクロレベルの凹

凸が形成したことがわかった (Fig.2). また，多段階ブラス

ト加工を行った SUS316L鋼の表面粗さ（凡）は平均 1.44μm,

(a) (b) 

Fig. 2 Three-dimensional microscopic images of the surfaces of(a) untreated 
SUS316L and (b) that after multi-step sandblasting process. 
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1種類の研削剤のみを用いた単段階ブラスト加工を行った

SUS316L鋼の表面粗さ（凡）は，平均粒径14μmの研削剤を

用いた場合で平均0.47μm, 平均粒径3μmの研削剤を用いた

場合で平均0.95μmであった．このことから，多段階ブラス

ト加工では単段階ブラスト加工よりも大きな表面粗さが得ら

れることがわかった．

次いで， SBFにトリスヒドロキシメチルアミノメタンを溶

解することでpHを上昇させ， 25.0°CでpH=8.4に調節した．

以後，この水溶液を「アルカリ SBF」と称する．多段階ブラ

スト加工後の SUS316L鋼をアルカリ SBFに浸漬し，静水圧

処理によりアルカリ SBFを孔内に圧人した．その後，電磁

誘導加熱によりアルカリ SBF中の SUS316L鋼を加熱した．

以上の操作により得られた生体活性SUS316L鋼は，表面全

体がアモルファスリン酸カルシウム (ACP)の層で覆われて

いた (Fig.3 (a)). 電磁誘導加熱により SUS316L鋼近傍のア

ルカリ SBFが優先的に加熱され続けることで，孔内および

表面に形成したApNが成長し， ACPの層を表面に形成した

と考えられる．一方，純TiおよびTi基合金に同様の電磁誘

導加熱処理を行っても，形成したApNがACPの層まで成長

するには至らなかった12,13)_ これは， Tiとステンレス鋼の体

積磁化率 (Ti: 182 x 10―内ステンレス鋼： 3500 X 10―6) 26,27)に

起因する温度上昇の違いにより，基板表面近傍におけるリン

酸カルシウム形成の反応速度が異なることが原因ではないか

と考えられる．

得られた生体活性SUS316L鋼のHAp形成能を， SBF浸漬

試験門こより調べた. SBF浸漬1日後の生体活性SUS316L鋼

表面を電界放出型走査電子顕微鏡 (FE-SEM) で観察したと

ころ， SBF中で形成する HApに特徴的な鱗片状結晶が表面

全体に形成していることが明らかになった (Fig.3 (b)) . ま

た，生体活性SUS316L鋼表面の簿膜X線回折 (XRD)測定

を行ったところ， SBF浸漬1日後にHApの回折ピークが検

出された (Fig.3 (c)). SUS316L鋼表面のACPがSBF浸漬 l

日以内にHApへと結晶成長し， SUS316L鋼表面全体がHAp

こ
1suaiu1

凋▽SUS316L◇ Alumina 
▽ 

20 25 30 35 40 45 50 

20 (CuKa)/ 0 

Fig. 3 (a, b) FE-SEM images of the surfaces ofbioactive SUS316L (a) 
before and (b) after soaking in SBF for 1 day and (c) thin film XRD 
profiles of the surface of bioactive SUS3 l 6L before (denoted as 
'O d') and after soaking in SBF for 1 day, 3 days and 7 days. 

で覆われたと考えられる．これらの結果から，一連の処理を

施した SUS316L鋼が高いHAp形成能を有することがわかっ

たまた， SBF試験でSUS316L鋼表面に形成したHAp層の

接着強度を引張試験20)により測定したところ，多段階ブラス

ト加工は単段階ブラスト加工よりも HAp層が高い接着強度

を示すことがわかった．これは，ブラスト加工条件により

生じた表面粗さの違いに起因しており， SBF中で形成された

HAp層の接着は，アンカー効果の寄与によるものであると

考えられる．以上より，アルカリ SBF処理により，生体不

活性SUS316L鋼へ高いHAp形成能を付与することが可能で

あることがわかった．

4 CoCr基合金へのアパタイト形成能付与

CoCr基合金は， Ti基合金， SUS316L鋼と並ぶ代表的な金

属製骨置換材料の一種である． とりわけCoCr基合金は耐摩

耗性に長所を発揮するため，整形外科における人工膝関節の

摺動部のほか，歯科における金属床義歯としても幅広く臨床

応用されている．

CoCr基合金は SUS316L鋼と同様，材料表面に酸化クロム

の不動態皮膜を形成するため，耐腐食性に優れる．また，

SUS316L鋼と同様に体内で不動態皮膜表面にリン酸カルシ

ウムを形成するが，その形成能は SUS316L鋼と同様に極め

て低い19)_ そこで筆者らは，多段階ブラスト加工によりミク

ロな凹凸を形成させた CoCr基合金の表面および孔内にApN

を析出させ， CoCr基合金にHAp形成能を付与する研究を

行った15).

まずCoCr基合金表面にミクロな凹凸を形成するため，

CoCr基合金に平均粒径 14μmのSiC粒子を用いて 1段階H

のブラスト加工を行い， さらに平均粒径8μmのSiC粒子を

用いて2段階目のブラスト加工を行った．材料表面を FE-

SEMで観察したところ，多段階ブラスト加工を行うことで，

CoCr基合金表面にもマイクロレベルで粗化されていること

がわかった (Fig.4). 

多段階ブラスト加工後のCoCr基合金をアルカリ SBFに浸

漬し，静水圧を加えてアルカリ SBFをCoCr基合金表面の

孔内に圧入したその後 CoCr碁合金を浸漬したアルカリ

SBFを70.0°Cで24時間静置した．以上の操作により，生体

活性CoCr基合金を作製した．得られた生体活性CoCr基合

金には，表面にApNが析出していることがわかった (Fig.5 

(a)). 

(a) 
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Fig. 4 FE-SEM images of the surfaces of (a) untreated CoCr-based alloy 
and (b) that after multi-step sandblasting process. 
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得られた生体活性CoCr基合金のHAp形成能を SBF浸漬

試験により調べた. SBF浸漬3日後の生体活性CoCr基合金

表面を FE-SEMで観察したところ，鱗片状結晶がCoCr基合

金表面全体を被覆していることがわかった (Fig.5 (b)) . ま

た，薄膜XRD測定を行ったところ， SBF浸漬3日後にHAp

に帰属する回折ピークが検出された (Fig.5 (c)). これらの

結果から，アルカリ SBF処理により形成したApNがSBF浸

漬3日以内にHAp形成を誘起し， CoCr基合金表面全体が

HApで覆われたと考えられ， CoCr基合金も HAp形成能を示

すことがわかった．また， SBF試験で表面に形成したHAp

層の接着強度は，平均 10.0MPaであった. SUS316L鋼と同

様に， CoCr基合金においても,HAp層の接着強度はアン

カー効呆によって得られたと考えられる．以上より， CoCr

基合金をアルカリ SBFで処理することにより， SUS316L鋼

のみならずCoCr基合金においても高いHAp形成能の付与が

可能であることがわかった．

5 PEEKへのアパタイト形成能付与

生体骨のヤング率は，緻密骨で約20GPa, 海綿骨で4~

10 GPa程度であるとされる四それに対し，金属製骨置換材

料として広く使用されている Ti基合金， SUS316L鋼， CoCr

基合金のヤング率は lOOMPa以上であり 19), 生体骨とかけ離

れた高い値を取る．ヤング率の高すぎる材料を骨欠損部に長

期的に埋入した場合，材料周囲の骨には通常の骨よりも適切

な荷軍が掛かりにくいため骨代謝が妨げられ，材料周囲の骨

が吸収される懸念がある．この現象はストレスシールデイン

グと呼ばれ，骨置換材料の緩みや再置換時の再骨折の懸念が

指摘されている29).

スーパーエンジニアリングプラスチックの一種であるポリ

エーテルエーテルケトン (PEEK) は，優れた機械的強度，

耐衝撃性，耐摩耗性，耐疲労性を有している．また， PEEK

は高分子材料であるため，成形加工性に富み，錆びることも
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Fig. 5 (a, b) FE-SEM images of the surfaces of bioactive CoCr-based 
alloys (a) before and (b) after soaking in SBF for 3 days and (c) 
thin film XRD profiles of the surface of bioactive CoCr-based 
alloys before (denoted as'O d') and after soaking in SBF for 3 days 
and 7 days. In (a), black arrows indicate ApN. 

ない．さらに， PEEKのヤング率は4GPa30lと，金属材料と

比べ骨に近い値をとるため，ストレスシールデイングの課題

を克服することも可能である．

このように低ヤング率でありながら高い機械的性質を有す

るPEEKは，既存の金属製骨置換材料の代替材料として注目

を集めており，整形外科では人工椎間板として実用化に至っ

ている最近では，その軽量性を活かした歯科補綴部材とし

ての応用も検討されている．

しかし先述の SUS316L鋼やCoCr基合金と同様に， PEEK

も生体不活性であるため，骨と自発的に結合することができ

ない．そのため人工椎間板では，周辺骨と癒合させるため

に自家骨（患者自身の他の部位から切除した骨）を充填す

るための孔が設けられている.PEEKの材料自体に高いHAp

形成能を付与することで， PEEKを用いた自家骨の移植に頼

らない低侵襲治療が可能になる．そこで筆者らは， ApNを

用いた生体活性処理を PEEKにも適用し，細孔を形成させた

PEEKの表面および孔内にApNを析出させ，アパタイト形成

能を付与する試みを行った16,17).

まずPEEK表面に孔を形成するため， PEEKにH2S04処理

を施し，表面に孔径約0.5~ 1μmの孔からなる海綿構造を
形成した (Fig.6 (a)). 次いで， PEEKに02プラズマを照射

して表面を親水化させ (Fig.6 (b)), アルカリ SBFに浸漬し

た．その後， PEEKを浸漬したアルカリ SBFを70.0°Cで24

時間静置した．以上の操作により得られた生体活性PEEKの

表面には， ApNが形成されていることがわかった (Fig.7 (a)). 

得られた生体活性PEEKのHAp形成能を SBF浸漬試験に

より調べた. SBF浸漬1日後の生体活性PEEK表面を FE-

SEMで観察したところ，鱗片状結晶が表面全体を被覆して

いた (Fig.7 (b)) . さらに表面の薄膜XRD測定を行ったと

ころ， SBF浸漬 l日後にHApの回折ピークが検出され， SBF

浸漬78後にはピーク強度の増大とピーク数の増加が観察

された (Fig.7 (c)). これらの結果から，アルカリ SBF処理

により PEEKの表面に形成したApNがSBF浸漬1日以内に

HAp形成を誘起し， PEEK表面全体がHApで覆われたと考

えられ， PEEKにおいても高いHAp形成能を付与できること

がわかったさらに正本らは，上述の生体活性PEEKをH本

白色家兎の胚骨に埋入し，材料表面における骨結合能を調べ

た31)_ その結果，生体活性PEEK表面における骨インプラン

ト接触率および骨との接着強度は未処理PEEKの値を有意に

上回り，生体活性PEEKがきわめて良好な骨結合能を示すこ

とが明らかとなった．

Fig. 6 FE-SEM images of the surfaces of PEEK (a) treated with H2S04 
and (b) subsequently treated with 02 plasma. 
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Fig. 7 (a, b) FE-SEM images of the surfaces ofbioactive PEEK (a) before 
and (b) after soaking in SBF for 1 day and (c) thin film XRD 
profiles of the surface of bioactive PEEK before (denoted as'O d') 

and after soaking in SBF for 1 day and 7 days. In (a), black arrows 

indicate ApN. 

6 ヒドロキシアパタイトカプセルの開発

ApNを用いた表面改質法は，バラエティーに富む材質の

基材に適用可能であるだけでなく，様々な形状の基材にも適

用が可能であり，バルク体のみならず微粒子へのHAp形成

能付与にも有効である．微粒子の表面に ApNを付着させ，

さらにこの微粒子を SBFに浸漬することにより，微粒子表

面のApNにより HAp形成が誘起される．その結果，微粒子

をHApで被覆した HApカプセルを作製することができる

(Fig. 8) 32l. この手法は高温熱処理を必要としないため，医

薬品や遺伝子等，熱で変性してしまう物質を HApで被覆す

ることも可能である覆

一例として筆者らは，アガロースゲルを内包した HApカ

プセルの開発に着手している 34). 粒子状のアガロースゲルを

調製し，その表面に ApNを付着させ，次いでこのアガロー

スゲルを SBFに浸漬した．濾別されたアガロースゲルを吸

引濾過により回収し， FE-SEMで観察したところ，無数の鱗

片状結晶で構成されるマイクロレベルの微小球が観察された

(Fig. 9 (a)). また，エネルギー分散型X線分析により，得

られた微小球の表面から HApの主成分である CaとPが検出

された (Fig.9 (b)). さらに，粉末XRD測定により，この微

小球が低結晶性のHApを含むことが明らかとなった (Fig.9 

(c)). 得られた析出物の形状が球状であったことから，粒子

状のアガロースゲル表面でApNがHApの形成を誘起し，そ

の結果，アガロースゲル表面がHApで被覆されたと考えら

れる．アガロースゲルおよびHApは生体に対する安全性が

きわめて高いため， ドラッグデリバリーシステムキャリア等

への応用が期待される．さらに筆者らは， HApカプセルの

内部に磁性微粒子を内包することで， HApの生体高分子に

対する高い親和性に着目した固定化酵素キャリアの開発にも

着手している 35).

Particle Apatite nuclei (ApN) 

:
 

Fig. 8 Schematic illustration of fabrication of hydroxyapatite capsules. 
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Fig. 9 (a) FE-SEM image, (b) EDX spectnun and (c) powder XRD profile 
ofhydroxyapatite capsule encapsulating agarose gel. 

7 結 語

骨と結合する材料は一部のセラミックスに限られるため，

金属材料や高分子材料に高い生体活性を付与する試みはこれ

までにも数多く試みられてきたしかし，これまで報告され

てきた手法の多くは対象材料が限られているケースがほとん

どであり， SUS316L鋼や CoCr基合金， PEEK等の多種多様

な材料への生体活性処理法の研究例は， Ti基合金と比較する

とまだまだ少ない．本稿で提案した， ApNを用いる表面改

質法は，骨置換材料として使用する上で魅力的な物性を有す

る各種マテリアルに，新たな息吹を吹き込むことができる．

また， ApNを用いた表面改質処理は，バルク体のみならず

微粒子にも適用が可能であるため，整形外科領域や歯科領域

のみならず，製剤化技術や遺伝子工学，さらには環境科学等

への波及効果も期待される．今後，優れた生体機能を有する

ApNと様々な機能性材料を融合する本手法をさらに発展さ

せ，次世代型バイオマテリアルの設計指針構築へ貢献してい

くことが期待される．
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