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. は じ め に

超高齢社会における 3 大疾患の内の 1 つである運動機能

障害は，主に骨機能の低下あるいは損失により生じる場合が

多い．そのような場合には，失われた骨機能を体内埋込骨代

替人工器具により補い，QOL(Quality of life)を高めること

が行われる．歯に関しても同様で，歯の損失に対しては，人

工歯根により代替することがなされる．そのような低下ある

いは損失した生体機能を代替する機会は，高齢者だけでな

く，全年齢層に渡って存在する．このような場合に用いられ

る体内埋込人工器具(インプラント)構成材料の80が金属

材料によって占められていると言われるように，インプラン

トにおける金属材料の重要性は極めて高い(1)．歯科において

は，クラウン，インレイ，ブリッジ，義歯床等の歯科補綴物

までも含めれば金属材料の重要性はさらに増すことになる．

また，損失した人体機能の再建では，保存療法，人工材料

(インプラント)による治療および再生医療による治療がある

が，即時の機能再建および早期の QOL の改善にはインプラ

ント等の人工材料による治療が適している(1)．このことから

もインプラント構成用材料としての金属材料の重要性が認識

される．

インプラント構成用金属材料としては，ステンレス鋼，

Co(コバルト)Cr(クロウム)合金ならびに Ti(チタン)およ

びチタン合金が主である．これらの金属材料中で，チタンお

よびチタン合金は，最も耐食性および生体組織親和性に優

れ，さらにチタン合金ではそれらに加え比強度でも最も優れ

ている(2)．したがって，長期間埋込するインプラント用に

は，チタンおよびチタン合金が最適である．人工股関節ステ

ム，骨折固定器具，脊椎固定器具等の大きな荷重が繰り返し

付加される状況にさらされるインプラントの場合には，チタ

ン合金の使用が適している．

生体用チタン合金の開発の歴史は浅く，航空機用としての

需要が多い(a＋b)型である Ti6Al4V ELI 合金が生体用に

転用され，インプラントに使用されたのは1960年代以降で

あり(3)，依然として多用されている．後に，b 安定化元素で

ある V(バナジウム)の生体為害性が指摘され(4)(5)，V を生

体為害性の指摘の無い b 安定化元素である Nb(ニオブ)や

Fe(鉄)で置き換えた Ti6Al7Nb 合金(6)や Ti5Al2.5Fe 合

金(7)等が生体用として開発され，ASTM, ISO あるいは JIS

に規格化されるようになっている(8)(9)．さらに，Al(アルミ

ニウム)のアルツハイマー病との因果関係が議論(10)され，最

終的には，因果関係は無いとの結果に至ったものの，Al の

添加も避けられるようになり，V および Al フリー生体用チ

タン合金，例えば(a＋b)型 Ti15Zr(ジルコニウム)4Nb

2Ta(タンタル)0.2Pd 合金(11)や Ti15Sn4Nb2Ta0.2Pd

合金(11)が生体用として開発されている．これらの合金の開

発後には，生体為害性の無い合金元素構成とする合金設計，

すなわち生物学的生体適合性を考慮した合金設計から，さら

に生体骨との力学的一致，すなわち力学的生体適合性をも考

慮した合金設計がなされるようになった．力学的生体適合性

は，生体に適合する力学的性質である．この力学的性質は，

弾性率，疲労寿命(疲労特性)，強度・延性，靭性等，一般構

造材料での力学的性質と同一である(12)．この中で最も理解

しやすく，かつ重要な力学的性質は，弾性率である．骨機能

代替インプラントを埋込した場合，付加される応力がインプ

ラントおよび骨に均等に伝達することが要求される．通常，

骨代替インプラント構成用金属材料の弾性率(ヤング率)は，

骨の弾性率に比べると著しく大きく，両者間に応力が均等に

伝達しなくなり(応力遮蔽＝ストレスシールディング)，骨の

良好なリモデリングが行われなかったり，骨吸収が生じたり

する(13)(図)．このことにより，インプラントの緩みや，

インプラントの再置換が必要となった場合の再骨折が生じた

りし，患者に大変な苦痛をもたらす．このようなことから，





図 1 (a) 骨折固定器具および(b) 人工股関節における
ストレスシールディングの模式的説明図．矢印
は，応力の伝達経路を示している． 図 2 平均結合次数(Bo)平均 d 電子エネルギーレベル

(Md)線図．
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骨と類似の弾性率となるような生体用金属材料の開発が要求

されるようになった．周知のように，上記主要生体用金属材

料の中で，チタン合金の弾性率が最も低い(8)．チタン合金は，

a 相および/あるいは b 相からなり，その相構成から a 型(a

相単相)，(a＋b)型(a 相および b 相の 2 相構造)および b 型

(b 相単相)に分類される．a 相および b 相は，それぞれ稠密

六方晶および体心立方晶構造であり，したがって骨の弾性率

により近い弾性率とするには，b 型チタン合金とすることが

望まれる．このことから，生体為害性の指摘の無い合金元素

からなる低弾性率生体用 b 型チタン合金の開発が盛んとな

り現在に至っている．極最近では，患者側および外科医側の

両者からの要求を満たす低弾性率生体用 b 型チタン合金(弾

性率自己可変機能性生体用 b 型チタン合金)の開発もなされ

るようになってきている(14)．

一方，チタン合金の生体機能性は，生体用セラミックスや

高分子に比べると低く，これらと複合化することにより，改

善することが要求される．すなわち，生体活性セラミックス

修飾による骨伝達機能の改善(15)や医療用高分子修飾による

血液適合性や軟組織適合性の改善(16)が要求され，その方面

の研究開発も盛んに行われている．

著者らは，いち早く低弾性率生体用 b 型チタン合金の重

要性に着目し，その合金設計から製造加工技術の開発，微細

構造制御による力学的生体適合性の改善，生体活性セラミッ

クスや血液適合性高分子修飾による生体機能化，生物学的生

体適合性評価等を進めて来た．

本稿では，それらの中から主に弾性率に着目した生体適合

機能性 b 型チタン合金の研究開発の成果につき述べさせて

頂く．

. 生物学的および力学的生体適合性チタン合金の設計

生体組織との生物学的生体適合性を良好とするために，生

体為害性の指摘のない構成元素の選択を行う必要がある．そ

の場合，純金属の細胞毒性(17)や生体組織親和性の系統

的(18))あるいは単発的(19)(22)データを参考とする．その結果，

Nb，Ta(タンタル)および Zr(ジルコニウム)が最も生体為害

性の低い Ti への合金元素として選択される(8)．その他，モ

リブデン(Mo)，スズ(Sn)あるいは Fe も選択されてい

る(23)(24)．著者らは，低弾性率，かつ高強度・高延性である

TiNbTaZr 系 b 型チタン合金開発のための合金組成を

DVXa クラスター法を用いて開発された d 電子合金設計

法(25)により決定することとした．同合金設計法では，結合

次数(Bo)および d 電子軌道エネルギーレベル(Md)との関係

図から目的とする合金組成を決定する．チタン合金では，こ

れまでに実用化されている合金につき，それらの組成平均か

ら求める平均 Bo(Bo)および平均 Md(Md)が求められ，両者

の関係(BoMd 線図)が報告されている(図)(27)．この線図

では，a 型，(a＋b)型および b 型チタン合金の両値で示され

る領域が明確に示され，変形様式についても同様に示されて

いる(26)．これらに，弾性率を記入することで低弾性となる

両値の変化する方向が分かる(27)．また，Ti に Nb，Ta や Zr

を添加した場合の両値の関係も分かる．これらのことから，

目的とするチタン合金の Boおよび Md 値領域が明確化され

るので，その領域の Bo および Md 値になるように合金組成

を決定する．その結果，著者らは，Ti29Nb13Ta4.6Zr 合

金(TNTZ)を提案した．本合金の溶体化状態での弾性率は，

約 60 GPa である(28)．Ti6Al4V ELI 合金の弾性率が約

110 GPa であるので，TNTZ ではそれの約 1/2 の弾性率と

なっている．しかし，皮質骨の弾性率は，約 1030 GPa で

あるので(29)，TNTZ では，まだその約 2 倍の大きさの弾性

率であるためさらなる低弾性率化が必要である．

低弾性率生体用 b 型チタン合金は，これまでに数多く開

発されており，それらの例をほぼ開発が報告された順に

表(29)に示す．最初に開発されたのは Ti13Nb13Zr 合

金(30)(31)であり，最も生体為害性の無い合金元素構成の合金

構成は TiNbZr 系合金および TiNbTaZr 系合金である．

これまでに開発されている低弾性率生体用 b 型チタン合





表 1 これまでに開発された低弾性率生体用 b 型チタン合
金例．

b 型チタン合金 ASTM 規格 ISO 規格 JIS 規格

Ti13Nb13Zr ASTM F 1713 ― ―

Ti12Mo6Zr2Fe (TMZF) ASTM F 1813 ― ―

Ti12Mo5Zr5Sn ― ― ―

Ti15Mo ASTM F 2066 ― ―

Ti16Nb10Hf (Tiadyne 1610) ― ― ―

Ti15Mo2.8Nb0.2Si ― ― ―

Ti15Mo5Zr3Al ― ― JIS T 74016
Ti30Ta ― ― ―

Ti45Nb AMS 4982 ― ―

Ti35Zr10Nb ― ― ―

Ti35Nb7Zr5Ta (TNZT) Task Force F04.12.23 ― ―

Ti29Nb13Ta4.6Zr (TNTZ) ― ― ―

Ti35Nb4Sn ― ― ―

Ti50Ta ― ― ―

Ti8Fe8Ta ― ― ―

Ti8Fe8Ta4Zr ― ― ―

Ti35Nb2Ta3Zr ― ― ―

Ti22.5Nb0.7Zr2Ta ― ― ―

Ti23Nb0.7Ta2.0Zr1.2O (Gum Metal) ― ― ―

Ti28Nb13Zr0.5Fe (TNZF) ― ― ―

Ti24Nb4Zr7.9Sn (Ti2448) ― ― ―

Ti7.5Mo ― ― ―

Ti12Mo3Nb ― ― ―

Ti12Mo5Ta ― ― ―

Ti12Cr ― ― ―

Ti30Zr7Mo ― ― ―

Ti30Zr3Mo3Cr ― ― ―

Ti5Fe3Nb3Zr ― ― ―

図 3 TNTZ に冷間圧延を施した場合のヤング率と冷
間圧延率との関係．
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金の溶体化状態での弾性率は約 80 GP 程度(29)であり，溶体

化状態で最も低い弾性率は Ti24Nb4Zr7.9Sn 合金(Ti

2448)で報告されている約 40 GPa 程度(32)である．

最近では，資源問題から Nb，Ta や Mo 等の高価なレア

メタルの使用量の削減を図り，安価な合金元素を用いての生

体用 b 型チタン合金の開発が進められるようになっている．

Fe(鉄)を多量に用いた Ti8Fe8Ta 合金，Ti8Fe8Ta4Zr

合金や Ti10Fe10Ta4Zr 合金(33)は，低コスト化を目指し

て比較的早くに開発された生体用 b 型チタン合金である．

著者らは極最近に，TNTZ の低コスト化を狙った Ti5Fe

3Nb3Zr 合金(34)を開発している．その他，Ti10CrAl 合

金(35)，TiCrSn(スズ)Zr 合金(36)，生体用形状記憶合金で

あるが TiCrSn 合金(37)や Ti(Cr, Mn(マンガン))Sn 合

金(38)，後述するヤング率可変機能性 Ti12Cr 合金(14)等があ

る．また，Mn も注目され，TiMn 合金(39)の開発も進めら

れている．

. 低 弾 性 率 化

上述したように，低弾性率生体用 b 型チタン合金の弾性

率は，皮質骨のそれよりも高いことから，さらなる低弾性率

化が望まれる．これには，圧延，鍛造，スウエージング等の

汎用加工プロセスや HPT(High pressure tortion)等の強歪

加工プロセスによる冷間強加工によって集合組織を形成する

ことが有効である．冷間強圧延を施した Ti35Nb4Sn 合金

にて，約 40 GPa の弾性率が報告されている(40)．TNTZ 合

金では，図(41)に示すように，冷間強圧延により，弾性率

は，約 55 GPa まで低下し，HPT を施すとさらに約 50 GPa

まで低下する(41)．

例えば，TNTZ 合金などの b 型チタン合金では，力学的

性質の結晶方位依存性が高いことから，弾性率の結晶方位依

存性も高い．このことは，図(42)に示す TNTZ 単結晶につ

いて報告されている弾性率の結晶方位依存性の傾向を見ると

分かる．〈100〉方位にて最少の弾性率となり，約 35 GPa の

値となっている．この弾性率の値は，皮質骨の弾性率範囲に

ほぼ入るため，TNTZ 単結晶バイオマテリアルの創製が期

待できる．

最も容易に弾性率を制御できる手法としては，チタンおよ

びチタン合金ポーラス体を用いる方法がある(43)．チタン(純

チタン)ポーラス体の場合では，約30のポロシテイ辺りで

皮質骨類似の弾性率が得られるが，その一方で強度が著しく

低下する．その強度低下を防ぐために PMMA(ポリメタク

リル酸メチル樹脂)や PLLA(ポリ乳酸)等の医療用高分子を

複合化することが有効である(44)(45)．その場合，それらの医

療用ポリマーの液体状態にあるモノマーをチタンポーラス体

に含浸させ，その後一定温度に保ち重合化することでポア―

のほぼ100を医療用ポリマーで満たすことができる．この

ことにより，ポーラスチタン/医療用ポリマー複合体の弾性

率を骨のそれと同等に保ったままで(図(45))，強度を上昇

させることができる．PLLA のような生分解性高分子で

は，骨伝達能や抗血栓性を増強させる薬剤を添加し，叙放さ

せることが可能と考えられ，チタンおよびチタン合金ポーラ

ス体に骨伝達機能や抗血栓性機能などの生体機能を付与する

ことが可能と期待される．

. 低弾性率維持・高強度化

TNTZ 等の b 型チタン合金では，通常溶体化状態で弾性

率が最も小さくなるが，強度は低くなり充分とは言えない状

況となる．したがって，低弾性率を維持したままで，高強度

とすることが要求される．

b 型チタン合金の強度の改善には，第 2 相を析出あるいは

分散させる析出強化あるいは分散強化を適用することが最も

有効と考えられる．b 型チタン合金では，溶体化処理後に時

効処理を施すことで a 相や v 相が析出するので強度を上昇

させることが出来る(46)．v 相析出は，一般には脆化傾向を

著しく促進することから，a 相析出により延性を比較的良好

に保ちながら強度の上昇に繋げる．a 相や v 相の析出は，

強度を上昇させると同時に，弾性率も上昇させる傾向とな

る(47)．このことから，溶体化処理後に冷間強加工を施し，





図 4 Ti29Nb13Ta4.6Zr 合金単結晶の弾性率の結晶
方位依存性．

図 5 (a) 多孔質純チタン/医療用ポリマー(PMMA あ
るいは PLLA)複合材料の弾性率および(b) 種々
の直径の粉末を焼結して作製した多孔質純チタ
ン/医療用ポリマー(PLLA)複合材料(ポロシティ
50)の走査型電子顕微鏡像．

図 6 TNTZ の引張り強さ，伸びあるいは弾性率と冷
間スウェージ加工率との関係．

図 7 TNTZ のヤング率と低温時効時間との関係．ST
および CR は，溶体化状態および冷間強圧延を施
した場合の TNTZ のヤング率を示す．

図 8 低温にて 3.6 ks(AT3.6)および 10.8 ks(AT10.8)
時効処理を施した TNTZ の疲労強度．CR およ
び ST は，冷間強圧延および溶体化処理を施した
TNTZ の疲労限を示している．
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加工硬化により弾性率をむしろ低下させる方向で強度を改善

する方法を取ることが可能である(41)．この場合の弾性率低

下は，上述したように集合組織の形成による．TNTZ に冷

間スウェージング加工を施した場合の引張り強さ，伸びある

いは弾性率と冷間スウエージング加工率との関係を図(48)

に示す．加工率が80辺りでは，引張り強さは，Ti6Al4V

ELI 合金の場合に匹敵するようになり，延性(伸び)も極め

て良好である．弾性率は，溶体化処理時とほぼ等しく，60

GPa 程度と低い値が維持されている．

インプラントでは，荷重が繰返し付加される場合が多いこ

とから，耐久性，すなわち疲労強度を高くすることが望まれ

る．しかし，TNTZ のような b 型チタン合金では，上記の

ような溶体化処理後の冷間強加工では，引張り強度のような

静的強度は上昇するが，繰返し荷重が付加されるような動的

荷重下での強度，すなわち疲労強度の上昇はほとんど期待で

きない(47)．疲労強度を上昇させるためには，時効処理によ

り a 相や v 相を析出させることで達成可能である．例えば

TNTZ では，特殊加工熱処理，すなわち溶体化処理後80

90の加工率で冷間強加工を施し，次いで適切な温度での

時効処理を施すことで疲労強度が著しく向上し，生体用とし

て多用されている Ti6Al4V ELI 合金の疲労限範囲の最も

高い位置までに疲労限を高めることができる(41)．しかし，

その場合，弾性率は，Ti6Al4V ELI 合金の場合に比べれ

ばかなり低いが，80 GPa を超えるようになる(41)．したがっ

て，第 2 相の析出や分散量をうまく制御し，弾性率を低く

維持した状態で疲労強度を上昇させることが必要となる．こ

れには，強度を著しく上昇させる v 相を少量析出させるこ

とが有効である．すなわち，TNTZ では，比較的低温での

短時間時効により，少量の v 相を析出させることで弾性率

を 80 GPa 以下に維持した状態で疲労強度を改善することが

可能である．図(49)および(49)は，TNTZ の場合に，高加

工率で冷間強圧延を施した後，v 相が析出する温度にて時

効(低温時効)した場合の時効時間と弾性率との関係(図 7)お

よび短時間時効(時効時間3.6 ks(AT3.6)および 10.8 ks





図 9 Y2O3 あるいは TiB2 粒子を添加し冷間圧延を施
した TNTZ(それぞれ Y あるいは B)のヤング率
と Y あるいは B 含有量との関係．

図10 TiB2 あるいはY2O3 を添加し冷間圧延した TNTZ
で B 含有量が 0.1 massあるいは 0.2 massの
場合(TNTZ0.1BCR あるいは TNTZ0.2BCR)お
よび Y 含有量が 0.2 massあるいは 0.5 mass
の場合(TNTZ0.2YCR あるいは TNTZ0.5YCR)
の疲労強度．TNTZ に冷間圧延(TNTZCR)あるい
は溶体化処理(TNTZST)を施した場合の疲労強度
も併記してある．

図11 (a) TNTZ，(b) Ti6Al4V ELIおよび(c) SUS
316L ステンレス鋼製骨折固定プレートを家兎脛
骨骨折モデルへ移植後 4 週(4w)から18週(18w)
までの X 線写真．
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(AT10.8))での疲労強度(SN 曲線)(図 8)を示している．

10.8 ks の時効時間にて，弾性率を 80 GPa 以下に維持して

の疲労強度の改善が達成されていることが分かる．

また，セラミックス粒子を微量分散させることでも弾性率

を低く維持した状態で，疲労強度を上昇させることができる．

図(50)は，TNTZ に TiB2 あるいは Y2O3 を微量添加するこ

とにより，TiB や Y2O3 粒子を微量分散させた場合の B ある

いは Y 濃度と弾性率との関係を示している．さらに，

図(50)は，その場合の疲労強度(SN 曲線)を示している．

TiB や Y2O3 セラミックス粒子を微量分散させることで弾性

率を 60 GPa からほとんど変化させることなく，疲労強度を

上昇させることが可能であることがわかる．

. 骨折治癒状況に及ぼす弾性率の影響

骨折部位に金属系インプラントを埋込した場合に，金属系

インプラントの弾性率が骨のそれにより近い値である場合に

は，骨折の早期治癒，骨吸収の抑制や応力に応じ骨のリモデ

リングが生じることが，家兎脛骨骨折モデルへの TNTZ，

Ti6Al4V ELI 合金および SUS 316L ステンレス鋼製髄内

釘および骨折固定プレート移植実験により確認されてい

る(27)(51)．家兎脛骨骨折モデルへの TNTZ，Ti6Al4V ELI

合金および SUS 316L ステンレス鋼製髄内釘移植実験で

は，弾性率の低い TNTZ 髄内釘の場合に骨吸収が最も少な

く，かつ骨のリモデリングも最も良好であることが判明して

おり，インプラントが低弾性率であることが応力遮蔽防止に

有効であることが示されている(27)．

さらに，図(51)に示す家兎脛骨骨折モデルへの TNTZ，

Ti6Al4V ELI 合金および SUS 316L ステンレス鋼製骨折

固定プレート移植実験(51)では，SUS 316L ステンレス鋼製

骨折固定プレートでは 7 週目からプレート直下で骨吸収が

始まり，12週目でほとんどその骨が消失しているように観

察され，Ti6Al4V 合金製骨折固定プレートでは 7 週目か

らプレート直下で骨吸収が始まり，14週目でほとんどその

骨が消失しているように観察されている．さらに，TNTZ

合金製骨折固定プレートでは，10週目でプレート直下での

骨吸収が始まり，18週目でほとんどその骨が消失している

ように観察されている．したがって，骨折固定プレートの移

植実験においても最も弾性率の低い TNTZ の場合に骨吸収

がより抑制されることが判明している．TNTZ 製骨折固定

プレート移植実験では，Ti6Al4V ELI 合金製骨折固定プ

レートおよび SUS 316L ステンレス鋼製骨折固定プレート





図12 TNTZ 製骨折固定プレートを移植後48週での家
兎脛骨骨折モデルおよび対照側(非移植側)の中
間部および遠位部横断面の顕微 X 線写真(a)
骨折モデル横断面，(b) 骨折モデル横断面の□
で囲んだ骨の外側(A)および内側(B)とに分岐し
た部分の高倍率像および(c) 対照側横断面．

図13 TNTZ(Ti10Nb13Ta5Zr 合金の Nb 含有量を
( a ) 27.2 mass ( 27.2Nb )， ( b ) 27.9 mass 
(27.9Nb)，(c) 28.7 mass(28.7Nb)および(d)
30.3 mass(30.3Nb)と変化させた場合の引張り
負荷除荷曲線．
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の場合には観察されなかった骨折固定プレート移植側の脛骨

外形の拡大が観察されている．この現象を図(51)に示す．

この図は，TNTZ 製骨折固定プレートを移植後48週目での

骨折固定プレート中間部および遠位部での骨折モデル横断面

の顕微 X 線写真を示している．骨折固定プレートの中間部

および遠位部にて髄腔を区切る骨組織が観察され，かつ脛骨

外径が拡大していることが分かる．この場合，内径を構成す

る骨形状は元の骨の形状に類似していることから，外径を構

成する骨は新たに形成された骨と判断できる．この現象は，

TNTZ 製骨折固定プレートの場合にのみ観察されている．

このことから，低弾性率である TNTZ 製骨折固定プレート

で応力に応じた骨のリモデリングが生じていることがわかる．

以上のことから，骨折固定プレートによる動物実験の結果

ではあるが，インプラントが低弾性率であることが応力遮蔽

防止に有効であると言える．

. 超 弾 性 特 性

TiNi 形状記憶合金は，超弾性を発現するため，ステント

やカテーテルガイドワイヤー等への適用が進んでいる．しか

し，Ni は，金属アレルギーを発現する確立が高いために，

Ni フリー形状記憶チタン合金の開発が盛んに進められてき

ている(52)．

TNTZ においても超弾性や形状記憶機能の付与が可能で

ある．図(53)は，TNTZ の組成を簡素化した Ti30Nb

10Ta5Zr 合金につき，Nb 含有量を 30 massを基準とし

て数 massの範囲で変化させた場合の溶体化状態での引張

り負荷除荷曲線を示している．Nb 含有量が 30.3Nb

massでは超弾性挙動が認められる．それよりも Nb 含有

量が高い場合では，通常の金属材料の場合と類似の応力歪

曲線となっている．30 massより低い Nb 含有量の場合で

は，ヒステリシスを伴う応力歪曲線となっており，形状記

憶合金で見られる応力歪曲線と類似である．したがって，

TNTZ において，Nb 含有量を 30 mass以下で数 mass

内で変化させることにより形状記憶特性や超弾性機能を発現

させることが可能であると判断される．これらの特性は，加

工誘起マルテンサイト変態によって発現することを確認して

いる(16)．TNTZ 合金に，冷間線引きおよび短時間溶体化処

理の組み合わせにより製造した線引材(直径0.3あるいは 0.1

mm)の最大擬弾性歪は，約 3であり，この線材の歯科矯正

ワイヤーや脊柱矯正器具固定ワイヤー等への応用が考えられ

る．

. 再置換型低弾性率生体用 b 型チタン合金

金属系インプラントでは，骨との癒合を促進することが望

まれるが，破損や緩みが生じた場合，特に若年者の場合で

は，再置換が必要となる場合が生じる．そのような再置換を

想定した場合，骨との親和性に優れる一方で，骨との癒合に

劣るインプラントが必要となる．このような要求を満たす金

属材料としてチタンと同族である Zr(ジルコニウム)が有望

視されている(56)．Zr が有望視される理由としては，Zr の毒

性が指摘されておらず，また疑似体積中においてその表面へ

の骨の主成分である Ca(カルシウム)沈着が抑制されるため

である．これと同様，25 mass以上の Zr を含有する TiZr

合金でも疑似体液中での Ca の沈着が抑制されることが指摘

されている(57)．このようなコンセプトから，TiZr 合金を

基本とし，TiZrNb 合金(58)，TiZrNbTa 合金(59)や Ti

ZrAlV 合金(60)が開発されている．著者らは，再置換型低

弾性率生体用 b 型チタン合金として，Ti30ZrMo(モリブ

デン)合金の開発を行い，Ti30Zr(67)Mo 合金(61)が最も

良好な低弾性率，強度および延性バランスを示すことを報告

している．このことは，図(61)に示す TNTZ および Ti

30ZrMo 合金のヤング率および図(61)に示す Ti30ZrMo

合金および各比較合金(SUS 316L ステンレス鋼(SUS

316L)，純チタン(C.P. Ti)，Ti6Al4V ELI 合金，TNTZ)

の伸びと引張り強さに対するヤング率の比(引張り強さ/ヤン

グ率)との関係から分かる．この他，Ti30Zr5Cr 合金(62)お

よび Ti30Zr3Cr3Mo 合金も(62)開発報告しているが，こ

れらは，弾性率自己可変機能性生体用 b 型チタン合金とし





図14 Ti30ZrxMo(x＝0, 2, 5, 6, 7, and 8 mass)合金
お よ び 比 較 合 金 ( SUS 316L ス テ ン レ ス 鋼
(SUS316L)，純チタン(CP Ti)，Ti6Al4V
ELI 合金(Ti64ELI)および TNTZ)合金の溶体化
状態でのヤング率．

図15 溶体化処理を施した Ti30ZrxMo(x＝0, 2, 5, 6,
7 および 8 mass)合金(0Mo, 2Mo, 5Mo, 6Mo,
7Mo および 8Mo)，SUS 316 L ステンレス鋼
( SUS316L ) ， 溶 体 化 処 理 を 施 し た TNTZ
(TNTZ)，純チタン(C. P. Ti)および Ti6Al4V
ELI 合金(Ti64ELI)の伸びと引張り強さに対する
ヤング率の比(引張り強さ/ヤング率)との関係．

図16 (a) b 型チタン合金の局所弾性率自己調整機能の
概念図および(b) 低ヤング率および高弾性率の場
合のスプリングバック量の大きさの模式的説明図．

図17 Ti12Cr 合金および TNTZ 合金の溶体化状態
(ST)および10の圧下率の冷間圧延(CR)を施
した場合のヤング率の比較．
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て開発しているため次節で述べることとする．

. 弾性率自己可変機能性生体用 b 型チタン合金

骨吸収の抑制および良好な骨のリモデリングのためには，

低弾性率が望ましい．一方，整形外科手術時には，例えば脊

柱矯正インプラントロッドのように手術時に脊柱の形態に合

わせて変形を加えるので，変形させたロッドが形を変えない

こと，すなわち付形性が良好であることが望まれる(14)．弾

性率が高い方がスプリングバックが小さくなり，付形性がよ

り良好となると考えられる．すなわち，患者側および整形外

科医側の要求が相反することとなる．そこで，両者の要求を

満たすためには，変形させた部分の弾性率が高くなり，全体

としては低弾性率を保つようにすることが出来れば良いこと

になる(図(14))．すなわち，変形部分の局所において，弾

性率を高める第 2 相である v 相が誘起されれば良いことに

なる．著者らは，このような生体用 b 型チタン合金とし Ti

12Cr 合金を開発している(14)．この合金では，図(14)に示

すように加工率10の冷間圧延(CR)により，ヤング率が上

昇する．一方，TNTZ ではヤング率は，上昇していない．

これは Ti12Cr 合金では，圧延(変形)により，v 相が誘起

されたためである．また，図(14)に Ti12Cr 合金および

TNTZ のスプリングバック量を示すように，TNTZ の場合

に比べて Ti12Cr 合金でスプリングバック量はより小さく

なっており，付形性も改善されることが期待される．さらに

著者らは，弾性率自己可変機能性生体用 b 型チタン合金と

して，Ti17Mo 合金(63)も開発している．

. 再置換型弾性率自己可変機能性生体用 b 型チタン

合金

著者らは，自己可変機能性生体用 b 型チタン合金につい

ても再置換性を付与することが必要と考え，再置換型低弾性

率生体用 b 型チタン合金である Ti30ZrMo 合金を基本と

して，弾性率自己可変機能性生体用 b 型チタン合金である





図18 Ti12Cr 合金および TNTZ のスプリングバック
量．

図19 Ti30Zr4Cr 合金(4Cr)，Ti30Zr5Cr 合金
(5Cr)，Ti30Zr1Cr5Mo 合金(1Cr5Mo)，Ti
30Zr2Cr4Mo 合金(2Cr4Mo)および Ti30Zr
3Cr3Mo 合金(3Cr3Mo)の溶体化状態(ST)およ
び圧下率10で圧延(CR)した場合のヤング率．
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Ti12Cr 合金および Ti17Mo 合金の開発知見から Cr や Mo

添加によっても弾性率可変機能を付与できると考え，Ti

30ZrCr 系合金あるいは Ti30ZrMoCr 系合金の組成を再

置換型弾性率自己可変機能性発現に対して最適化することを

行った(62)．図(62)に Ti30Zr4Cr 合金，Ti30Zr5Cr 合金，

Ti30Zr1Cr5Mo 合金，Ti30Zr2Cr4Mo 合金および Ti

30Zr3Cr3Mo 合金の溶体化状態(ST)および圧下率10で

圧延(CR)した場合のヤング率を示すように，Ti30Zr5Cr

合金，Ti30Zr2Cr4Mo 合金および Ti30Zr3Cr3Mo 合

金で CR により弾性率が上昇する．Ti30Zr5Cr 合金および

Ti30Zr3Cr3Mo 合金で弾性率の上昇率が最も高いことか

ら，これらの合金が最適と判断されよう．

. 前 臨 床 試 験

著者らは，TNTZ 合金の人工股関節よび脊椎固定器具を

作製し，大型動物である羊を用いての移植実験による評価を

行っている(64)(65)．

図(66)に，(a)サイズの異なる TNTZ(溶体化状態)製股

関節ステムおよび骨頭，(b)NTZ 製人工股関節を緬羊大腿骨

モデルへ挿入した場合の概観写真，(c)TNTZ 製人工股関節

を移植した緬羊(移植後28週間)および(d)緬羊へ移植した

TNTZ 製人工股関節の X 線写真(移植後28週間)を示す．緬

羊は，移植後28週では，自力にて外で歩くようになり，X

線写真から見ても人工股関節に異常は認められない．本実験

は，3 頭の緬羊について行い，その内 2 頭は，ほぼ 3 年間生

存の後，疾病により死亡，残り 1 頭は，ほぼ 6 年半の間生

存の後と殺されている．前者 2 頭の場合には，人工股関節

周囲の組織状態や臓器への金属イオンの溶出について解析が

行われている．人工股関節の固定が良好である場合には，良

好な荷重伝達が得られ緻密な皮質骨が維持されることが判明

している(67)．また，緩みにより骨組織との摩擦・摩耗が生

じた場合，構成元素の溶出は認められたが，これに起因する

異常は認められていない．

図(65)に，TNTZ(溶体化状態)製ロッドおよび Ti6Al

4V ELI 合金製スクリューからなる脊椎固定器具を用いてヒ

ツジに脊椎固定術を施した後 5 カ月経過後の矢状面および

冠状面から撮影した固定部位の X 線写真を示す．脊椎固定

が充分になされており，ロッドやスクリューの破損，あるい

はスクリューの引抜けなどの大きな問題は生じていない．ま

た，図(65)に同脊椎固定インプラント移植から 5 カ月経過

後のロッドおよびスクリュー周辺組織の病理標本の観察写真

を示す．両者ともに脊椎近傍の筋組織の核および線維状組織

が観察される．これらの筋組織の核の様子から，巨細胞など

の異常な反応を示した細胞は観察されない．したがって，

TNTZ 製ロッドは良好な生体適合性を有していると考えら

れ，同ロッドと周辺組織の間に線維状組織が形成されている

ことから，同ロッドと周辺組織に強固な癒着は生じていない

と判定される．脊椎固定インプラントは，通常治療後には抜

去することから，TNTZ 製ロッド周辺組織に異常が観察さ

れず，周辺組織との癒着もないことは，TNTZ の脊椎固定

インプラント用ロッドへの適用が有効であることを示してい

る．

. お わ り に

既に述べたが，金属材料の中で最も生体親和性が良好なチ

タン合金と言えども，骨伝達機能，骨誘導機能，血液適合

性，軟組織適合性等の生体機能性に関しては不十分であった

り，全ての機能を兼ね備えているわけではない．したがっ

て，チタン合金に，生体活性セラミックスおよび/あるいは

生体機能性高分子等と融合調和させ，生体機能性を付与する

ことが必要となってくる．さらには，組織工学との調和融合

も進める必要があると言える．すなわち，図(68)に概念を

示すように，金属，セラミックス，高分子および生体組織が

調和融合する革新的な金属基盤バイオマテリアル，すなわち

ハーモニックバイオマテリアルの創製を目指しての研究開発

が推進されることを期待する．

本研究開発の成果は，数多くの研究者の方々との共同研究

やご協力によって得られている．その方々のお名前を列挙す

ることは，紙面の都合上割愛させて頂くが，心から感謝申し

上げる．





図20 (a) サイズの異なる TNTZ 製股関節ステムおよ
び骨頭，(b) NTZ 製人工股関節を緬羊大腿骨モ
デルへ挿入した場合の概観写真，(c) TNTZ 製人
工股関節を移植した緬羊(移植後28週間)および
(d) 緬羊へ移植した TNTZ 製人工股関節の X 線
写真(移植後28週間)．

図21 溶体化処理を施した TNTZ(TNTZST)製ロッ
ドおよび Ti6Al4V ELI 製スクリューからなる
脊椎固定器具羊の脊柱に移植した場合の(a) 矢状
面および(b) 冠状面からの X 線写真．

図22 脊椎固定器具のロッドおよびスクリュー側の生
体組織．

図23 異分野調和融合研究によるハーモニックバイオ
マテリアルの創製．
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