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1. はじめに 

世界的に進行する高齢化に伴い，骨粗鬆症等に

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，骨補填材料の需要は今後ま

すます増加していくと考えられる。 

骨欠損部分を補うためには移植手術を行うが，

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」，そして

人工物で骨欠損部を補う「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療法であると言われ

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

大きい場合には実施することができないという問

題がある。また，他家骨移植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移植へ大きな期

待が長年寄せられている。 

  

2. 人工材料が骨と結合するには 

人工材料を生体内に埋入する場合，炎症反応や

アレルギー反応が発現しないか等，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，材料

が生体に対して安全な物質であっても，多くの物

質は生体の異物に対する防御反応によって周辺組

織から隔離されてしまうため，長期の使用におい

ては骨組織との界面に緩みが生じ，患部への固定

が妨げられてしまう 1)。その結果，現在使用されて

いる人工関節等は交換が必要とされるケースが多

く，患者への侵襲性の観点で未解決の材料が多く

存在する。したがって，この異物排除作用を回避し

てすばやく骨組織と一体化し，さらに生体内での

長期的な固定性が期待できる骨修復材料の開発が

強く望まれている。 

一方，ある種のセラミックスやガラスなどの材

料は生体内でその表面に骨の主要な無機成分であ

る水酸アパタイト（Ca10(PO4)6(OH)2）（以下アパタ

イトと表記する）の層を形成し，繊維組織が介在す

ることなく骨と直接結合する 2,3)。この性質を「生

体活性」という（図 1）。生体内において材料表面

にアパタイト層が形成されると，細胞はこれを異

物として認識しないため，アパタイト表面では骨

芽細胞が優先的に増殖，分化し，骨組織が形成され

る。その結果，周囲から成長してきた新生骨は，繊

維組織が介在することなく材料表面に形成された 
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図 1 アパタイト核析出法による生体活性機能材料の作製フロー 

 

アパタイト層と接する。その結果，骨のアパタイト

成分と材料表面に形成されたアパタイト層は化学

的に結合し，材料は患部に固定される 1)。これによ

り，人工材料の懸念である骨欠損部での長期的な

固定性の問題が解決すると考えられる。つまり，材

料に生体活性を発現させるためには，生体内にお

いて材料表面にアパタイト層が形成されるような

性質を付与することが有用な条件の一つであると

言える。 

 生体内における材料表面でのアパタイト層の形

成は，小久保らによって提案された擬似体液

（Simulated body fluid; SBF）4,5)中で再現できる。 

SBF はヒトの血漿とほぼ等しい無機イオン濃度を

有する水溶液であり，生体活性材料の多くは生体

内と同様の反応により材料表面にアパタイトが形

成される。 SBFを用いた生体活性評価法は，動物

実験を実施することなく生体内での骨結合性を予

測できることから有用であり，ISO 23317として国

際標準規格に定められている 6)。 

 

3. アパタイト核を用いた生体活性機能材料の設計

指針 

1970 年代初頭，フロリダ大学の Hench によって

世界で初めて骨と結合するセラミックス（Bioglass®）

7)が発明されて以来，焼結水酸アパタイト 8)，結晶

化ガラス A-W9)等，数種の骨と結合する生体活性セ

ラミックスが開発され，実用化された。しかし，セ

ラミックスは耐衝撃性に乏しいという課題が宿命

として存在し，使用可能部位が限定的である。した

がって，高強度を有する金属や，衝撃に強いポリマ

ーへの生体活性付与が可能となれば，様々な力学

的性質を有する多様なインプラント材料の開発が

可能となり，材料工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に任意の pH調節剤を溶解して pHを上昇さ

せると，SBF のアパタイトに対する過飽和度が増

大し，その結果，リン酸カルシウムからなる微粒子

が均一核生成により析出する。八尾らはこの微粒

子が体液類似環境下においてアパタイト形成を早

期に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 10)。さらに筆者らはこの手法を

応用し，細孔を有する基板の表面および孔内にア

パタイト核を析出させることで，本来は骨と結合

しない生体不活性な材料に高いアパタイト形成能

を付与できることを見出した 11)（図 1）。チタン 12)，

チタン合金 13,14)，ジルコニウム 13)等の，生体活性

の発現に長期間を要する金属の生体活性を大幅に

改善することのみならず，ステンレス鋼 15)，Co-Cr

合金 16)，ポリエーテルエーテルケトン（PEEK）17,18)，

超高分子量ポリエチレン 19)，ポリ乳酸 20)等の骨と

結合しない生体不活性な材料に高い生体活性を付

与することにも成功している。本稿では，生体不活
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性インプラント材料への適用例として，ステンレ

ス鋼，Co-Cr合金，および PEEK への生体活性付与

について概説する。 

 

4. ステンレス鋼への生体活性機能の付与 

整形外科領域では，生体内埋め込み部材の 70 %

以上が金属で占められている。金属がセラミック

スやポリマーと比較して優れている点は，強度，延

性，靭性等の力学特性であり，金属は人工股関節や

骨折固定器具のような大荷重のかかる患部で使用

されている。 

ステンレス鋼はチタンやチタン合金と比べて加

工性やコスト面に優れ，医療の現場においてもス

テンレス鋼のインプラントはよく用いられている。

ステンレス鋼（SUS316L）は生体環境下において表

面の不動態皮膜に Caや P を取り込み，リン酸カル

シウムを形成するが，チタンとは異なり光学顕微

鏡レベルで骨と密着する機能（オッセオインテグ

レーション）は有していない 21)。そのため，インプ

ラント埋入後の抜去が容易である一方，骨と強固

に結合することはないため，応用範囲が限られる。

ステンレス鋼に骨と自発的に結合する生体活性を

付与することができれば，経済性および加工性の

観点から，臨床における適用範囲が大きく拡大す

ることが予想される。 

ステンレス鋼をはじめとする金属への生体活性

付与手法の最も有名な例として，アパタイトのプ

ラズマ溶射コーティングが挙げられる 22,23)。しかし，

この手法には高温プロセスに伴うアパタイトの分

解による低い疲労強度や，長期の使用においてイ

ンプラントの緩みが生じるという課題がある。ま

た，チタンを水酸化ナトリウム水溶液に浸漬した

後，加熱処理を行うことで，チタン表面に生体活性

に富むチタン酸ナトリウムの皮膜を形成させ，チ

タンの生体活性を大幅に改善する手法が開発され

ている 24-26)。しかし，ステンレス鋼や後述の Co-Cr

合金に同様の処理を施しても生体活性を付与する

ことはできない 25)。そこで筆者らは，粒径の大きな

研削剤でサンドブラストを行った後，粒径の小さ

な研削剤でサンドブラストを行う「2段階サンドブ

ラスト」26)により，ステンレス鋼表面に細孔を形成

し，その後ステンレス鋼の孔内および表面でアパ

タイト核の形成を促進させることで，ステンレス

鋼に生体活性を付与する試みを行った 15)。 

まずステンレス鋼に細孔を形成させるため，ス

テンレス鋼（SUS316L）板に平均粒径 14 μmのアル

ミナ粒子を用いて 1回目のサンドブラストを行い，

さらに平均粒径 3 μmのアルミナ粒子を用いて 2回

目のサンドブラストを行った。未処理ステンレス

鋼板の表面は平滑であったが，2段階サンドブラス

ト処理を行うことでステンレス鋼板表面にマイク

ロレベルの複雑な凹凸が形成することがわかった

（図 2）。また，研削剤の粒径を変えた 2 段階サン

ドブラストを行うと，1種類の粒径の研削剤のみを

用いた 1 段階サンドブラストよりも大きな表面粗

さが得られることがわかった。 

細孔を形成したステンレス鋼には，以下の方法

により生体活性の付与が可能である。まず，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 ℃で pH=8.40に調節

した。以後，この水溶液を「アルカリ SBF」と称す

る。2段階サンドブラスト後のステンレス鋼板をア

ルカリ SBF に浸漬し，静水圧を加えることでアル

カリ SBF をステンレス鋼板表面の孔内に圧入した。

その後，電磁誘導加熱によりアルカリ SBF 中のス

テンレス鋼板を加熱した。以上の操作により得ら

れた生体活性ステンレス鋼表面は，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 
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図 2 (a)未処理ステンレス鋼板および(b)2段階サンドブラストを行ったステンレス鋼板表面の SEM写真 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 3 生体活性ステンレス鋼表面の (a)SEM写真および(b)EDX 分析結果 

 

ていた（図 3）。電磁誘導加熱によりステンレス鋼

板近傍のアルカリ SBF が優先的に加熱され続ける

ことで，孔内および表面に一旦形成したアパタイ

ト核がさらに成長し，ACP の層を形成したと考え

られる。 

得られた生体活性ステンレス鋼の生体活性を，

ISO 23317で規定されている SBF浸漬試験 4)により

調べた。SBF 浸漬後の生体活性ステンレス鋼表面

の薄膜 X 線回折（TF-XRD）測定を行ったところ，

SBF 浸漬 1 日後の生体活性ステンレス鋼において

アパタイトに帰属する回折ピークが検出され，SBF

浸漬期間が長くなるにつれてピークの数および強

度の増加が見られた（図 4(a)）。そこで，SBF 浸漬

1 日後の生体活性ステンレス鋼表面を走査型電子

顕微鏡（SEM）で観察したところ，骨類似アパタイ

トに特徴的な鱗片状結晶がステンレス鋼板表面全

体を被覆していることがわかった（図 4(b)）。この

結果から，アルカリ SBF 処理によりステンレス鋼

板表面に形成した ACPが SBF浸漬 1日以内にアパ

タイトへと成長し，ステンレス鋼板表面全体がア

パタイトで覆われたと考えられ，一連の処理を施

したステンレス鋼板が高い生体活性を示すことが

わかった。また，ステンレス鋼板表面に形成したア

パタイト層の接着強度を ASTM C63323)により測定

したところ，アパタイト層の平均接着強度は

15.4±2.9 MPaであった。加えて，2段階サンドブラ 
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図 4 生体活性ステンレス鋼表面の(a)SBF 浸漬前後における TF-XRD 測定結果および(b)SBF 浸漬 1 日後に

おける SEM写真 

 

ストは 1 段階サンドブラストよりもアパタイトの

高い接着強度を得ることが可能であった。これは，

上述のサンドブラスト条件による表面粗さの違い

に起因していると考えられる。つまり，得られたア

パタイト層の接着強度は，細孔内に形成したアパ

タイトによるインターロッキング効果に寄与が大

きいと考えられる。以上より，細孔を形成させたス

テンレス鋼をアルカリ SBF で処理することにより，

生体不活性であったステンレス鋼への生体活性付

与が可能であることがわかった。 

 

5. Co-Cr合金への生体活性機能の付与 

金属は摩耗粉となった場合に感作性を示す懸念

があり，さらに摩耗により形状が変化すれば，イン

プラントとして十分に機能しないおそれがある。

そのため人工関節などの摺動部には，耐摩耗性を

兼ね備えた材料の選択が必要である。Co-Cr合金は

ステンレス鋼やチタン合金に比べ機械的強度や靭

性に加え，特に耐摩耗性に優れており，人工膝関節

や金属床義歯に使用されている。 

Co-Cr合金はステンレス鋼と同様，表面に酸化ク

ロムの不動態を形成するため，耐食性も高い。また，

Co-Cr 合金も生体環境下において不動態皮膜表面

にリン酸カルシウムを形成するが，その形成能は

ステンレス鋼と同様に低い 21)。したがって，Co-Cr

合金をそのまま骨欠損部に埋入しても骨と結合し

ない。そこで筆者らは，2段階サンドブラストによ

り細孔を形成させた Co-Cr 合金の孔内および表面

にアパタイト核を析出させ，Co-Cr合金に生体活性

を付与する試みを行った 16)。 

まず Co-Cr 合金に細孔を形成するため，歯科鋳

造用 Co-Cr合金インゴットに平均粒径 14 μmの SiC

粒子を用いて 1 段階目のサンドブラストを行い，

さらに平均粒径 8 μmの SiC粒子を用いて 2段階目

のサンドブラストを行った。未処理 Co-Cr 合金イ

ンゴットの表面は平滑であったが，2段階サンドブ

ラストを行うことで，ステンレス鋼と同様，Co-Cr

合金表面にマイクロレベルの複雑な凹凸が形成す

ることがわかった（図 5）。 

細孔を形成した Co-Cr 合金には，以下の方法に

より生体活性の付与が可能である。2段階サンドブ

ラスト後の Co-Cr合金をアルカリ SBFに浸漬し， 
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図 5 (a)未処理 Co-Cr合金および(b)2段階サンドブラストを行った Co-Cr合金表面の SEM写真 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 6 生体活性 Co-Cr合金表面の (a)SEM写真および(b)EDX 分析結果 

 

静水圧を加えてアルカリ SBF を Co-Cr 合金表面の

孔内に圧入した。その後，Co-Cr 合金を浸漬したア

ルカリ SBF を 70 ℃温度下で 1 日間保持した。以

上の操作により得られた生体活性 Co-Cr 合金は，

表面および孔内にアパタイト核が析出しているこ

とがわかった（図 6）。 

得られた生体活性 Co-Cr 合金の生体活性を SBF

浸漬試験により調べた。SBF浸漬後の生体活性 Co-

Cr 合金表面の TF-XRD 測定を行ったところ，SBF

浸漬 3 日後の生体活性 Co-Cr 合金においてアパタ

イトに帰属する回折ピークが検出された（図 7(a)）。

そこで，SBF 浸漬 3 日後の生体活性 Co-Cr 合金表

面を SEMで観察したところ，骨類似アパタイトに

特徴的な鱗片状結晶が Co-Cr 合金表面全体を被覆

していることがわかった（図 7(b)）。この結果から，

アルカリ SBF 処理により形成したアパタイト核が

SBF浸漬 3日以内にアパタイト形成を誘起し，Co-

Cr 合金表面全体がアパタイトで覆われたと考えら

れ，Co-Cr合金が高い生体活性を示すことがわかっ

た。また，Co-Cr合金表面に形成したアパタイト層

の接着強度を測定したところ，平均接着強度は

10.0±2.1MPa であった。ステンレス鋼と同様に， 

Co-Cr合金においても，アパタイト層の接着強度は

インターロッキング効果によって得られたと考え

られる。以上より，細孔を形成させた Co-Cr合金を

アルカリ SBF で処理することにより，ステンレス

鋼のみならず Co-Cr 合金においても高い生体活性

の付与が可能であることがわかった。 
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図 7 生体活性 Co-Cr 合金表面の(a)SBF 浸漬前後における TF-XRD 測定結果および(b)SBF 浸漬 3 日後にお

ける SEM写真 

 

6. PEEKへの生体活性機能の付与  

 ポリエーテルエーテルケトン（PEEK）は優れた

材料特性を持つエンジニアリングプラスチックで

あり，広い温度範囲にわたり優れた引張強度，曲げ

強度，耐疲労性，耐衝撃性，耐摩耗性，多くの薬品

に対する耐性を持っている。また，PEEKは有機高

分子材料であるため，成形加工性にも優れ，錆びる

ことがない。 

一般に骨の弾性率は皮質骨で約 20 GPa，海綿骨

で 4～10 GPa 程度であるとされる 28)。現在金属系

生体材料として多く用いられている Ti-6Al-4V 合

金の弾性率は 110 GPa，ステンレス鋼の弾性率は約

190 GPa，Co-Cr 合金の弾性率は 210～250 GPaと，

生体骨と比べ格段に高い値となっている 21)。弾性

率が骨と比べて著しく高い材料を骨欠損部に長期

的に埋入した場合，材料周囲の骨にノーマルな荷

重が掛からず，良好なリモデリングが行われない

ため，骨が痩せてしまう起きる懸念がある。この現

象はストレスシールディングと呼ばれ，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 29)。それに対し，PEEKの弾性

率は約 4 GPa30)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

することも可能である。 

このように低弾性率でありながら高い機械的特

性を持つ PEEK は，既存の生体金属材料の代替材

料として注目を集めており，整形外科領域では主

に椎体間スペーサーとして実用化されている。さ

らに近年では，歯科材料としての応用も検討され

ている。 

しかし前述のステンレス鋼や Co-Cr 合金と同様

に，PEEKも生体活性を持たないため，そのままの

状態では骨と結合しない。そのため臨床における

PEEK製椎体間スペーサーでは，骨組織との癒合の

ために自家骨を充填するための椎間孔が設けられ

ており，自家骨移植との併用を余儀なくされてい

る。PEEK母材自身に高い生体活性を付与すること

で， PEEK を用いた低侵襲治療が大きな力学的負

荷のかかる部位で可能となる。そこで筆者らは，ア

パタイト核を用いた生体活性処理を，PEEK，さら

に 30wt%のセラミックス繊維で PEEK 母材を補強

した炭素繊維強化 PEEK（Carbon fiber reinforced 

PEEK; CFR-PEEK）およびガラス繊維強化 PEEK

（Glass fiber reinforced PEEK; GFR-PEEK）にも適用 
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図 8 硫酸処理を行った(a)PEEK，(b)CFR-PEEK，(c)GFR-PEEK 表面の SEM写真 

 

し，細孔を形成させた各種 PEEK の表面および孔

内にアパタイト核を析出させ，生体活性を付与す

る試みを行った 17,18)。 

まず基板に細孔を形成するため，各種 PEEK 基

板を室温で濃硫酸に浸漬した。硫酸処理を行うこ

とで，基板表面に孔径約 0.5〜1 μmの細孔からなる

網目状構造が形成されたことがわかった（図 8）。 

細孔を形成した各種 PEEK 基板には，以下の方

法により生体活性の付与が可能である。硫酸処理

後の各種 PEEK 基板に酸素プラズマを照射して表

面を親水化させた後，基板をアルカリ SBF に浸漬

した。その後，各種 PEEK基板を浸漬したアルカリ

SBFを 70 ℃温度下で 1日間保持した。以上の操作

により得られた各種生体活性 PEEK は，表面およ

び孔内にアパタイト核が形成していることがわか

った（図 9）。 

得られた各種生体活性 PEEK の生体活性を SBF

浸漬試験により調べた。SBF 浸漬後の各種生体活

性 PEEK表面の TF-XRD測定を行ったところ，SBF

浸漬 1 日後の基板においてアパタイトに帰属する

回折ピークが検出された。そこで，SBF浸漬 1日後

の基板表面を SEMで観察したところ，骨類似アパ

タイトに特徴的な鱗片状結晶が基板表面全体を被

覆していることがわかった（図 10）。この結果から，

アルカリ SBF 処理により各種 PEEK 基板の表面お

よび孔内に形成したアパタイト核が SBF 浸漬 1 日

以内にアパタイト形成を誘起し，各種 PEEK 基板

表面全体がアパタイトで覆われたと考えられ，

PEEKのみならず，セラミックス繊維で母材を補強

した PEEK においても高い生体活性を示すことが

わかった。また，各種 PEEK基板表面に形成したア

パタイト層の接着強度を測定したところ，平均接

着強度は，PEEK で 6.6±1.5 MPa，CFR-PEEK で

7.7±0.9 MPa，GFR-PEEKで 6.7±1.9 MPaであった。

また，硫酸処理もしくは酸素プラズマ処理を経ず

に同様の処理を行った PEEK基板と比較すると，  
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図 9 (a,d)生体活性 PEEK，(b,e)生体活性 CFR-PEEK，(c,f)生体活性 GFR-PEEK 表面の(a-c)SEM 写真および

(d-f)EDX 分析結果 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 10 SBF 浸漬 1 日後における(a)生体活性 PEEK，(b)生体活性 CFR-PEEK，(c)生体活性 GFR-PEEK 表面の

SEM 写真 
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硫酸処理，酸素プラズマ処理の双方を経て作製し

た PEEK 基板は，アパタイト層の接着強度が有意

に高いことがわかった。このことから，細孔内に形

成したアパタイトによるインターロッキング効果

が，アパタイト層の接着強度向上に大きく寄与し

ていると考えられる。 

さらに正本らは，上述の生体活性 PEEK を日本

白色家兎の脛骨に埋入し，材料表面における新生

骨形成および骨結合能を調べた 31)。その結果，生体

活性 PEEK 表面の骨接触率および骨との結合強度

は，未処理 PEEK と比較して有意に優れているこ

とが明らかとなった。 

 

7. 今後の展望 

本稿では，従来は生体不活性な人工骨材料であ

ったステンレス鋼，Co-Cr合金，および PEEKへの

高生体活性付与に関する研究について概説した。 

従来，骨と結合する生体活性を有する材料は，極

めて一部のセラミックスに限られていたため，高

強度を有する金属やポリマーに高い生体活性を付

与する試みが数多く行われてきた。しかし，多くの

手法は適用材料が限られているケースが多く，ス

テンレス鋼や Co-Cr合金，PEEK への生体活性処理

の研究例は，チタンやチタン合金と比較すると格

段に少なかった。これに対し，生体模倣環境でアパ

タイト形成を高活性に誘起する「アパタイト核」を

用いる本手法は，金属からポリマーに至るまで，多

種多様な生体不活性材料への高生体活性付与を可

能にし，魅力的な力学的性質や耐食性を兼ね備え

ながら骨結合性に乏しかった各種バイオマテリア

ルに，新たな息吹を吹き込むことができる。 

さらに筆者らは，アパタイト核を用いた生体活

性付与手法が，金属，セラミックス，ポリマー等の

基材の種類選択性のみならず，板，棒，織物からポ

ーラス体まで，形状選択性にも優れていることも

実証しており，近年では微粒子を基材としたアパ

タイトカプセルの開発も進めている 32)。今後，優れ

た生体機能を有するアパタイト核と多種多様な機

能性材料をミクロンスケールで融合させる本手法

を発展させることで，従来にない新たな機能の創

出へと展開していくことが期待される。 
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