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アパタイト核を用いた生体活性硬組織インプラント材料の機能設計
＊

1 はじめに

世界的に進行する高齢化に伴い， 骨粗骸症等による
骨折や骨欠損の件数が増加している． また， 先天的な
骨の形成不全や， 手術の際の骨欠損の問題も依然とし
て存在し， 硬組織インプラントの需要は今後ますます
増加していくと考えられる．

骨欠損部を補うためには移植手術を行うか， この手
術は移植する骨の種類によって以下の三種類に大別さ
れる． 患者自身の健常な部位の骨を移植する「自家骨
移植」， 他者の骨を利用する「他家骨移植」， 人工物で
補う「人工骨移植」である． 自家骨移植は患者自身の
骨を利用するため， 生体適合性はもちろんのこと， 移
植後に元の骨と同化していく性質（ 吸収置換性）を備え

ていることもあり， 現在も最も有用な骨欠損の治僚法
であると言われている． しかし， 患者自身の健全な部
位から骨を切除するため， 侵襲性が高いことに加え，
骨欠損部が大きい場合は実施することができないとい
う問題がある． また， 他家骨移値は主として亡くなっ
た人の骨を利用するため， 感染症の懸念や倫理上の問
題が存在する． このような観点から， 侵襲性が低く，
感染症の心配が少ない人工骨等の硬組織インプラント
の開発に大きな期待が寄せられている． しかし一般
に， 体内に人工材料を埋入すると， 生体は通常， 防御
反応によって材料を周辺組織から隔離するため， 線維
性の非石灰化組織によって覆われ， 骨欠損部での材料
の固定が妨げられてしまう凡 その結果， 人工股関節
置換術等では術後にインプラント交換のための再手術
が必要とされ， 患者への侵襲性および体力的な負担が
大きい点が課題として残されている．

1970年代初頭， フロリダ大学のHench らによって
Na20 -Ca0 -Si0 2-P凸系ガラス（B i oglass ®)2)が， 骨
と結合する人類史上初めての材料として発表された．

B i oglass ®の発表以降， 骨の主要な無機成分であるア
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パクイトを人工的に合成した焼結 水酸アパタイト
(Ca 1o(PO占(OH)2)3lAJ, ガラス相の中にアパタイト
とウォラストナイト(CaS iOりを析出させてガラスを
強化した結晶化ガラスA-W5) など， 体内で骨と直接
結合する生体活性セラミックスか開発され， 実用化に
至った． 生体活性セラミヅクスの多くは， 体内で材料

表面に骨の主要な無機成分であるアパタイトの層を形

成し， 材料と骨の界面に繊維組織が介在することなく
材料か生体骨と結合することが明らか にされてい
る6),7

). この生体活性発現機序を， 硬組織インプラン
トを対象用途とした生体活性材料機能の設計指針の一

つとして捉えることで， 体内で自然に骨と一体化する
新たな生体活性硬組織インプラント材料の開発につな
がる． すなわち， 体内においてその表面にアパタイト
の層が形成する性質（ アパクイト形成能）を材料に付与
する表面改質技術の開発が， 臨床応用へ向けた課題解
決策の有力な候補になると考えられる．

体内における生体活性セラミックス表面でのアパタ
イト形成能は， 1990年代初頭に小久保らによって提
案された擬似体液（Simulated body fluid: SBF)を用い
て再現できると報告されている8),9). SBFはヒトの血

漿とほば等しい無機イオン濃度， pH, 温度に調整し
た無細胞・無タンパクの水溶液である． 生体活性セラ
ミックスの多くは， 体内でその表面にアパタイトが形
成される反応をSBF中でも再現することが報告され
ている． 材料の骨結合能を調べるためには動物実験に
より検証することが欠かせないが， SBF 浸漬試験
は， 動物実験を実施する前段階で材料のアパタイト形
成能を調べ， 動物実験に進むかどうかを判定するため
のスクリ ー ニング法として有用であり， 数々の改変を
経て国際標準規格(ISO 23317)に定められている10).

本稿で紹介する研究でも， 作製した硬組織インプラン
卜材料のスクリ ー ニング法としてSBF試験を採用し

ている．

2 アパタイト核を用いた生体活性硬組織インプ
ラント材料の機能設計

上述の生体活性セラミックスは骨結合能に優れるこ
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とが実証されてきたが， 耐衝撃性の観点から単独での
使用には限界がある． 長期の使用に耐え， 衝撃による
脆性破壊を示しにくい高い機械的強度を有し， なおか
つ骨と早期に結合し一体化することのできる硬組織イ
ンプラントの重要性は極めて大きい． そのため， 生体
内で長期にわたり安定に存在できる高強度な生体不活
性インプラントに高い骨結合能を付与するための技術
は， 患者のQOL 向上に大きく貢献する基盤技術の一

つとして重要度が高い．
上述の生体活性材料機能を達成する基盤技術の一 つ

として， 筆者らは結晶性の極めて低いリ ン酸カルシウ
ム微粒子（ アパタイト核）を用いた各種生体不活性イン
プラント材料への生体活性付与技術の確立に近年精力
的に取り組んでいる． 前項て紹介したSBFは， 血漿
に存在するミネラルを純水に溶解し， Tris緩衝剤と
塩酸を用いて生理的 pH( pH = 7.40, 36.5 ℃)に調整す

ることで調製される9),10). さらに， SBFに Tris緩衝
剤を過剰に溶解させて pH を上昇させると， SBF中
に結晶性の極めて低いリ ン酸カルシウムの微粒子が析
出する． 八尾らは， この微粒子を生理的 pH のSBF
に浸漬すると早期にアパタイト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と命名した11).

さらに筆者らは， 表面に細孔を形成させた材料の表面
および細孔にアパタイト核を担持させることで， セラ
ミックスのみならず， 耐衝撃性に優れる合金やエンジ
ニアリ ングプラス チックにいたる多種多様な材料に，
短期間で発現する高いアパタイト形成能が付与される
ことを見出した（図1 )12). 本稿では， このアパタイト
核の生体活性機能を活用した各種材料への生体活性付
与の適用例として， 整形外科および歯科における高強

度インプラントとして数多く臨床応用されているイッ
トリ ア安定化ジルコニア(Yttria stabilized zi rc onia: 

YSZ)およびCo -Cr -Mo 合金13),14), 金属バイオマテ
リ アルの中でも術後の画像診断において長所を発揮す
る低磁性Zr 合金15), 骨と類似の弾性率と高い機械的
強度を具備し， 脊椎ケージとして広く臨床応用されて

いるポリ エ ーテルエ ーテルケトン(PEEK)l6 J-1s)への
アパタイト形成能付与について概説するとともに， 生
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⇒生体活性・骨結合能の発現

図 1 アパタイト核を用いた表面改質による生体活性
硬組織インプラント材料の機能設計

分解性と生体活性の双方を具備したアパタイト核＿キ
トサンナノファイバー 複合材料の開発19)に ついて紹
介する．

3 生体不活性セラミックスヘの アパタイト形成
能付与

YSZ はアルミナと並ぶ代表的な高強度セラミック
インプラント材料であり， B i oglass叉結晶化ガラス

A_W， 焼結水酸アパタイト 9 /Jーリ ン酸三カルシウム
焼結体等の生体活性セラミックスよりも高い機械的強
度を有する． この性質から， YSZ は人工股閃節の摺
動部として用いられているのみならず， YSZ に適用

可能なCAD/CAM (compute r - aided design/ c om­
pute r - aided manuf acturing )の発達により， 歯科領域

においても重要度の高い材料として位置づけられてい
る． しかし， YSZ は生体不活性な材料であり， 骨欠
損部に埋入しても骨と結合しない． そこで籠者らは，
酸エッチングによりマイクロレベルの凹凸を形成させ
たYSZ の表面および細孔にアパタイト核を析出させ，

YSZ にアパタイト形成能を付与する研究を行った13).

まず， YSZ 表面に細孔を形成するため， YSZ をフ
ッ化水素酸に浸漬した． 走査電子顕微鏡（SEM),
レー ザープロ ー ブ式非接触三次元測定装置を用いて表
面形態の変化を観察したところ， フッ化水素酸処理の
効果により材料表面全体に細孔が形成され， 表面粗さ
の顕著な増加が認められた． 次いで， SBF調製に使
用する氏HP0 4 • 3H20, MgClz • 6H20, CaClzを用い
てヒトの血 漿とほほ等しいCa2 十濃度， HPO 4

2 ―
濃

度， およびM炒濃度に調節した水溶液を調製し，
Tris緩衝剤と塩酸を用いて pH = 8.20, 25.0 ℃に調整
した． 以降， この反応溶液をModifi ed -SBFと記す．
フッ化水素酸処理後のYSZを 反応溶液に浸漬し，
70.0 ℃で 24 時間保持させたところ， 材料表面近傍に

アパタイト核が析出し， エネルギ ー分散型 X 線分析
(E DX)ではアパタイト核の成分であるCa のピ ー クが
検出された（図2 ( a) ( b)). また， フ ー リ エ変換赤外
分光分析(FT -I R)において， アパタイト核の形成を
示すP -0伸縮の吸収帯が検出された（図2 (c )). 

得られたアパタイト核担持YSZ のアパタイト形成
能をSBF浸漬試験により評価した． SBF浸漬1日後
のアパタイト核担持YSZ の表面を観察したところ，
アパタイトの鱗片状結晶によるYSZ 表面の被覆が認
められ， SBF浸漬 7日後においてアパタイトのさら
なる成長が認められた（図3 ( a) ( b)). さらに， SBF
浸漬1日後の材料表面においてヒドロキシアパタイ
トに帰属する回折線が検出され， SBF浸漬7日後の
材料表面では回折強度の増大が認められたことから
（図3 (c )), YSZ 表面においてSBF浸漬後 1日以内
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図2 アパタイト核担持 YSZ表面の(a)SEM写真，
(b)EDXスペクトル，ならびに (c)フッ化水素酸
処理直後のYSZ表面との FT-IRスペクトルの
比較．「H F」はフッ化水素酸処理直後「H F+
Apatite Nuclei」はフッ化水素酸処理後にアパタ
イト核を担持したサンプルてあることを示す
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図3 アパクイト核担持YSZ表面における(a)SB F浸
漬1日後，（b)SB F浸漬7日後のSEM写真な
らひに (c)SB F浸漬前， SB F浸漬1日後， SBF
浸潰7日後の油膜X線回折パクー ン．

にアパタイト形成能が発現されたことかわかった． こ
れらの結果から， 細孔を形成させたYSZ の表面およ
び細孔にアパタイト核を担持させることて， SBF中
て早期に発現するアパタイト形成能が， 生体不活性な

YSZ に付与されることが明らかになった．

4 生体不活性合金へのアパタイト形成能付与

金属がセラミックスと比較して優れている点は， 強
度， 延性， 靭性なとの力学特性てある． 再生医 療研究
の発展が著しい今日においても， 股関節， 膝関節， 歯
根のような大荷重のかかる硬組織の置換術において，
金属は欠かすことのできない材料てあることに変わり
はなし‘•

Co-Cr -Mo 合金は， Ti 合金， ステンレス銅と並ぶ
代表的な盆属製硬組織インプラント材料として位置づ

けられる． Co -Cr -Mo 合金は耐靡耗性に長所を発揮
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． Co -Cr-Mo 合金は， 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． しかし， C かCr_Mo 合金は体内て不動態皮膜表

面にリン酸カルシウムを形成するものの， その形成能
は極めて低い20 ). そこで筆者らは， サンドブラスト

によりミクロな凹凸を形成させたCo -Cr_Mo 合金の

表面および細孔にアパクイト核を析出させ， 生体不活

性なCo_Cr_Mo 合金にアパタイト形成能を付与する

研究を行った叫

まず， Co -Cr -Mo 合金表面にミクロな凹凸を形成
するため， Co -Cr -Mo 合金に平均粒径14µ m のS iC

粒子を用いて1回日のサンドブラストを行い， さら

に平均粒径 8µ m のS iC 粒子を用いて 2 回目のサンド

ブラストを行った． 材料表面をSEM で観察したとこ

ろ， 多段階のサンドブラストを行うことて， Co -Cr_
Mo 合金表面におけるマイクロレベルの粗化ならびに

表面粗さの増大か認められた．

次いで， SBFに Tris緩衝剤を溶解することて pH

を上昇させ， pH= 8.40, 25.0 ℃に調節した． 以後， こ

の水溶液をAlkalin←SBFと称する． サンドプラスト

後のCo -Cr-Mo 合金をAlkaline -SBFに浸漬し， 70.0

℃で 24 時間静置した． 以上の操作により， アパタイ
卜核担持Co_Cr_Mo 合金を作製した． 得られたアパ

クイト核担持Co_Cr-Mo 合金を観察したところ， 材

料表面近傍にアパタイト核が析出し， E DXてはアパ

クイト核の成分であるCa およびP のピ ークが検出さ

れた（図4 (a) ( b)). 

得られたアパタイト核担持Co_Cr_Mo 合金のアパ

クイト形成能をSBF浸漬試験により評価した． SBF

浸漬3日後のアパタイト核担持C かCr_Mo合金の表

面を観察したところ， アパタイトの鱗片状結晶による
Co-Cr-Mo 合金表面の被覆か認められ， SBF浸漬 7

日後においてアパタイトのさらなる成長が認められた
（図5 (a ) ( b)). さらに， SBF浸漬3日後の材料表面
においてヒドロキシアパクイトに帰属する回折線が検

出され， SBF 浸漬 7日後の材料表面ては回折強度の

Co 

2 4 � 

Energy/keV 

図4 アパタイト核担持Co-Cr- Mo合金表面の(a)
SEM写真およひ (b)EDXスペクトル．
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アパクイト核担持Co-Cr-Mo合奈表面における
(a) SBF浸債3日後，（b) SBF浸漬7日後の
SEM写真ならひに(c)SBF浸漬前， SBF 浸潰
3日後， SB F浸潰7日後の油膜X線回折パタ ー

ンヘ

増大が認められたことから（図5 (c )), C o -Cr-Mo 合
金表面においてSBF浸漬後3日以内にアパタイト形

成能が発現されたことがわかった． 以上より， 細孔を
形成させたC o -Cr-Mo 合金の表面および細孔にアパ
タイト核を担持させることて， 高いアパクイト形成能
がC o -Cr-Mo 合命表面にも付与されることが明らか
になった． この結果は， アパタイト核担持によるアパ
クイト形成能付与が， セラミックスのみならず生体不

活性な合金にも適用可能であることを示唆している．

5
 

低磁性合金への アパタイト形成能付与

金属製の硬組織インプラント材料としてはこれま

て， ステンレス鋼C o -Cr合金， Ti 合金が広く用い
られてきたが， 近年では次世代の材料としてZr合金
が注目されている． 硬組織インプラント材料としての

Zrの特長は， その低い磁化率にある． ステンレス鋼，
C o -Cr-Mo 合金， Ti 合金は強磁場のかかる環境では

磁化されやすく， 磁気共鳴画像診断 (M RI )や X 線コ
ンピ ュ ー ター断層撮影 (C T )の際にアー チファクトを

生しさせ造影を妨げてしまう． Fe ,C o および Ni は強
磁性， Ti およびZrは常磁性を示すが， Zrの磁化率
は T iの約 1 /3 てあるため， アーチファクトを起こし
にくい次世代の金属製硬組織インプラント材料として

有望視されている21).

Zrは Ti と同様に不動態皮膜を形成する性質を有し
ているが， 体内ではその表面にリン酸ジルコニウムを

優先的に形成するため， 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）を示さ な
ぃ20). そこで筆者らは， Zr合金の骨親和性を改善す
るため， 細孔を形成させたZr合金の表面および細孔
にアパタイト核を析出させ， Zr合金にアパタイト形

(c) 
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アパタ イト核担持Zr-Sn合金表面の(a)SEM写
真，（b)EDXスペクトル，ならびに(c)H2S04処
理直後のZr-Sn合金表面とのFT-IRスペクトル
の比較「H2S04」は比S04処理直後，「H2S04
+ Apatite Nuclei」は比S04処理後にアパタ イ
ト核を担持したサンプルてあることを示す．

成能を付与する試みを行った15).

本稿ては， Zr-Sn合金への適用例を紹介するまず，
Zr-Sn 合金表面に細孔を形成するため， H2S04によ
るエッチングを行った． SEM, 3D レ ー ザ ー顕微鏡を
用いて表面性状を分析したところ， 比S04エッチ ン
グの効果により材料表面全体に細孔が形成され， 表面
粗さの顕著な増加が認められた． 次いで， 几S04エ
ッチ ング後のZr-Sn 合金を， 3 章に記載したModi ­
fied -SBF に浸漬し， 70.0 ℃て 10 時間保持したとこ
ろ， 材料表面近傍にアパタイト核が析出し， E DXて
はアパタイト核の成分であるC a のピ ー クが検出され
た（図6 (a) ( b)). また， FT -I R において， アパタイ

卜核の形成を示すP -0伸縮の吸収帯が検出された（図
6 (c )). 

得られたアパクイト核担持Zr-Sn 合金のアパタイ
ト形成能をSBF浸漬試験により評価した． SBF浸潰
1日後のアパタイト核担持Zr-Sn 合金表面をSEM て
観察したところ， アパクイトの鱗片状結晶によるZr­
Sn 合金表面の被覆が認められ， SBF浸漬 4 日後にお
いてアパタイトのさらなる成長が認められた（図7 (a) 
( b)). さらに， SBF浸漬1日後の材料表面において
ヒドロキシアパタイトに帰属する回折線が検出され，
SBF浸漬 4日後の材料表面では回折強度の増大が認
められたことから（図7(c )), Zr-Sn 合金表面におい
てSBF浸漬後 1日以内にアパタイト形成能が発現さ
れたことがわかった． 以上の結果より， 比S04エッ
チングにより細孔を形成させたZr合金にアパタイト
核を担持することで， SBF中て 1日以内に発現する
アパタイト形成能がZr合金に付与されることを明ら
かにした． これは， 硫酸処理もしくはサンドブラスト
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アパクイト核担持Zr-Sn合金表面における(a )
SB F 浸漬1日後， （b)SB F浸漬4日後のSEM
写真，ならひに(c)SB F浸潰前， SBF浸漬1日
後， SB F浸漬4日後の油膜X線回折パターン．

処理により 細孔を形成させ， その後アパクイト核を形
成させた各種 Ti 合金22),2:J>と同等のアパクイト形成能
であった．

6
 

ス ー パ ー エンジニアリングプ ラスチックヘの
アパタイト形成能付与

スー パーエンジニアリングプラスチヅクの一種てあ
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． PEEK は脊椎ケ ー ジとして臨床ても使用されて
おり ， その軽量性を活かした歯科補綴部材への応用も
検討されている． また， PEEK を同量の炭素繊維て
補強した炭素繊維強化PEEK(CFR-PEEK )はより 高
い機械的強度を有するため， 高強度かつ軽贔な全非金
属インプラント材料としての応用が期待される．

一般に骨の弾性率は皮質骨て約 20GPa , 海綿骨で
4-10 GPa 程 度である四金属製硬組織インプラント
として用いられているTi - 6Al -4V合金の弾性率は

110 GPa , ステンレス鋼の弾性率は約1 90GPa , Co­
Cr合金の弾性率は 210- 250GPa と， 生体骨と比べ格
段に高い値となっている20）． 弾性率が骨と比へて著
しく高いインプラントを骨欠損部に長期間埋入した場
合， 材料周囲の骨にノ ーマルな荷重か掛からず， 良好
な骨代謝か行われないため， 骨か痩せてしまう現象
（ストレスシールディング）か起きる懸念があり ， イン
プラントの緩みやインプラント再置換時の再骨折の懸
念が指摘されている25). これに対し， PEEK の弾性
率は4GPa加） と， 金属材料と比べ骨に近 い値をとる
ため， ストレスシールディングの課題をクリアするこ
とも可能てある．

しかし， PEEK も前述の材料群と同様に生体不活
性な材料てあり ， 骨と結合することがてきない． そこ

図8

1 2 3 4 

Energy / keV 
1 2 3 4 

Energy/keV 

(a , C )アパタイト核担持PEEK表面，（b, d)アパ
クイト核担持CFR-PEEK表面における(a , b) 
SEM写真およひ(c, d)EDXスペクトル．

て筆者らは， アパタイト核を用いた生体活性処理を
PEEK ,CFR-PEEK に 適 用し， 細孔を形成させた
PEEK , CFR-PEEK の表面および細孔にアパクイト
核を担持し， アパタイト形成能を付与する研究を進め
た16)-18).

まず， PEEK ,CFR-PEEK 表面に細孔を形成する
ため， PEEK ,CFR-PEEK を几S04に浸漬した．
SEM を用いて表面形態を観察したところ， H2S04処

理の効果により 材料表面全体にサブミクロンレベルの

細孔からなる表面が得られた． 次いて， H2S04浸漬

後のPEEK ,CFR-PEEK を0 2 プラズマて処理して

親水化させたのちに， PEEK はAlkaline -SBF に，
CFR-PEEK はModi fied-SBF に浸漬し， 70.0℃て
24時間保持することで， 材料表面近 傍にアパタイト
核を析出させた（図8(a )( b ))E DXではアパタイト核
の成分であるCa のピ ークが検出され（図 S(c )(d)).

得られたアパタイト核担持PEEK , アパタイト核
担持CFR-PEEK のアパクイト形成能をSBF 浸漬試
験により 評価した． SBF浸漬1 日後のアパタイト核
担持PEEK , アパクイト核担持CFR-PEEK の表面

をSEM で観察したところ， 両材料群においてアパタ
イトの鱗片状結晶による材料表面の被覆か認められた
（固9 ( a ) ( b )). さらに， SBF 浸漬1 日後の試験片表
面においてヒドロキシアパタイトの回折線が両材料群
て検出されたことから， PEEK ,CFR-PEEK 表面に
おいてもSBF浸漬後1 日以内にアパタイトの形成か
誘起されたことがわかった． 以卜^のことから， H2S04
処理により 細孔を形成させ， 02 プラズマ処理により
親水化させたPEEK ,CFR-PEEK にアパタイト核を

担持させることで， PEEK ,CFR-PEEK においても
SBF 中て早期に発現するアパタイト形成能が付与さ
れたことが示された． この結果は， アパタイト核を用
いた表面改質技術か， セラミックスから金属， ポリ
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図9 (a, C )アパクイト核担竹PEEK表面，（b, cl )アパ
タイト核担持CFR-PEEK表面における (a, b )  
SB F浸泊1 I::I後の SE M写真ならひに ( C, cl ) 
SB F浸債前， SB F浸漬1日後の苅膜X線回折パ
ターンにおける木処理サンプルとの比較．

マー に至る多種多様な材質の硬組織インプラント材料
へのアパクイト形成能付与に有効であることを示して

おり， 基材の幅広い種類選択性を有することを示唆し

ている．
さらに， 正本， 高岡らは， 上述のアパタイト核担持

PEEK, アパクイト核担持CFR-PEEK を日本白色家
兎の腔骨に埋入し， 材料表面における骨結合能を調べ
た27),28 ). 放射線学的評価， 組織学的評価， 力学試験
の結果， 両材料群の表面における骨インプラント接触
率ならびに骨との接着 強度は未処理PEEK, 未処理

CFR-PEEKの値を統計学的に有意に上回り， アパタ
イト核担持インプラントは極めて良好な骨結合能を示
すことが明らかになった． この結果より， アパクイト
核を用いた表面改質技術は， SBF中でのアパタイト

形成能の大幅な向上だけでなく， 生 体内における骨結
合能を動物実験レベルて大幅に向上させることが実証

された．

7
 

生体活性 アパタイト核ー キトサンナノファイ

バ ー 複合材料の開発

最後に， 生 分解性ポリマ ー とアパクイト核の複合化
による生体活性複合材料の開発について紹介する． 生
分解性ポリマ ーとしては， ポリ乳酸やポリグリコー ル

酸等の合成高分子が体内埋込型のバイオマテリアルと

して臨床応用されている． 一方， キトサンナノファイ
バ ー はカニなどの甲殻類の殻から採取できる生物由来
の素材てあり， 近年さまさまな産業分野て注目を集め
ている． キトサンナノファイバ ー に生体活性を付与す
ることがてきれは， 適度な強度と柔軟性， 生分解性な
とを併せ持つ新規硬組織修復材料への応用が期待でき
る． そこて， キトサンナノファイハ ー とアパクイト核

図10

50 

1 2 3 4 

Energy / keV 

キトサンナノファイバ ーと複合化した アパクイ
卜核の(a)SEM写真およひ (b )粉木X線回折パ

クーン，ならひにアパタイト核ーキトサンナノフ
ァイバ ー複合体表面の (c)SEM写直 および (d )

EDXスペクトル．

を複合化することにより， キトサンナノファイバ ー に
アパクイト形成能を付与した生体活性複合材料の開発
を進めた19).

まず， キトサンナノファイバ ー と複合化させるアパ
タイト核を調製するため， SBF の2倍のイオン濃度
を持つ2 .0SBFを調製し， p H = 8.2, 36. 5 ℃に調整し
たのちに 1日間静置した． この操作により， 2 .0SBF
中にアパタイト核が析出した（固10(a)) . 得られたア
パタイト核からはヒドロキシアパクイト等の結晶性リ
ン酸カルシウムに帰属する回折線が検出されず， プ
ロードなパクーンが観察された（図lO( b)) . この結果
から， 得られたアパタイト核はアモルファスリン酸カ
ルシウムを主要な構成成分とすることが示唆された．
得られたアパタイト核をキ］、 サンナノファイバ ースラ
リー にlOwt％の濃度て混合し， スラリ ーをプレス成
形した後， 乾燥させ複合体を作製した（図lO(c)) . 複
合体表面におけるE DX分析では， アパクイト核に由
来するC a とP が検出された（図10 (d)) . 

得られたアパタイト核ーキトサンナノファイバ ー複
合体のアパクイト形成能をSBF浸漬試験により評価
した． SBF 浸漬 1日後の複合体表面をSEM て観察
したところ， アパクイトの鱗片状結晶による複合体表
面の被覆が認められ， SBF 浸漬7日後においてアパ
タイトのさらなる成長が認められた（図11 (a) ( b)) .
さらに， SBF 浸漬 1日後の材料表面においてヒドロ
キシアパクイトに帰属する回折線が検出され， SBF

浸漬 7日後の材料表面ては回折強度の増大か認めら

れたことから（図ll (c)), 複合体表面においてSBF

浸漬後 1日以内にアパクイト形成能が発現されたこ
とがわかった これらの結果より， キトサンナノファ
イバ ーと複合化させたアパタイト核により複合体の表
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●Hydroxyapatite 
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図11 アパタイト核ーキトサンナノフ ァイハ ー複合体表
面における(a)SB F浸漬1日後，（b)SB F浸漬7
日後のSEM写真ならひに(c)SB F 浸債前，
SB F浸債1 H後，SBF浸漬7日後の薄股X線回
折パター ンにおける未処狸キトサンナノフ ァイ
バーとの比較．

面においてアパクイト形成が誘起され， キトサンナノ
ファイバー に高いアパタイト形成能を示すことが明ら
かになった． 本材料は， アパタイト核が有する高いア
パタイト形成能と， キトサンナノ ファイバーが有する
生 分解性および抗菌活性の双方を具備した硬組織再生
材料としての展開が期待される．

8 おわりに

従来， 骨と結合する材料は一部のセラミックスに限
られていたため， 多様な力学的性質を示す生体不活性
な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， 従来報告されてきた
生体活性付与手法の 多くは， 対象となるインプラント
材料か限られているケースがほとんとであり， 本稿で
紹介したセラミックス， 金属からポリマ ーに至る 多種
多様な対象材料をカバーする生体活性付与手法の報告
は少ない． 本稿て提案する， アパクイト核を用いる表
面改質は， 従来は魅力的な力学的性質を有しながら骨
結合能に乏しく， 適用範囲が限定的てあった各種材料
に生体活性を付与することにより ， 硬組織インプラン
卜材料としての新たな展開をもたらすと考えられる．

今 後， 優れたアパクイト形成能を有するアパタ イト核
を様々なマテリアル機能と融合する技術をさらに発展
させることて， 次世代型の新たなバイオデバイスの設
計指針構築に貢献していくことが期待される．
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