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1 
 

第 1 章 序論 

 

1.1 医療用金属材料 

老化や疾病、事故により失われたり、あるいは低下した身体機能の再建のため、

多くの材料が生体材料として医療に活かされている。生体材料とは、「生体組織に

接触して用いられる治療用材料」と定義されている[1]。高齢者人口の増加に伴い[2]、

医療の高度化が推進されるようになり、生体材料に関する研究の重要性は増すば

かりである。 

現在、生体材料として用いられている材料は、金属・合金やセラミックス、高

分子である。セラミックスや高分子は優れた生体組織適合性や生体機能性を有し

ており、多くの医療用金属材料がセラミックスや高分子で代替されつつある。し

かし、セラミックスや高分子は破壊靱性などの力学特性の面で金属材料に劣って

いるため、体内埋入型医療用デバイス（インプラント）に限れば 80%以上が金属

材料を用いて作製されている[3]。セラミックスや高分子が使用可能なデバイスの

多くはすでにこれらの材料に置換されているため、現在金属材料が使用されてい

るデバイスを、今後セラミックスや高分子で置換することは難しい。したがって、

金属材料がこれからも医療分野において使用され続けることは確実である。 

医療用金属材料には純 Tiや Ti合金、Co-Cr 合金、ステンレス鋼などの表面に薄

い酸化皮膜（不働態皮膜、第 1 章 1.2.2）を形成する金属・合金や、Au や Ag など

の貴金属およびその合金が使用されている[4-6]。さらに最近では、生体内で分解し、

骨形成後には生体内に吸収される Mg 合金の開発も進められている[7]。これらの

材料は、使用部位において求められる特性に応じて選択されている。例えば、純

Tiおよび Ti-6Al-4V 合金などの Ti合金は優れた骨親和性から、骨と接触する人工

歯根や人工関節のステム部に[8]、Co-Cr 合金は耐摩耗性に優れているため人工関

節の骨頭などの摺動部に[9]、また Type 316L ステンレス鋼は安価であり、優れた

延性および加工性を持つことからステントや髄内釘などの体内埋入型デバイス、
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さらにはピンセットや鋏、メスなどの医療器具にも多く用いられている[10]。 

一方、Au や Ag, Pt などの貴金属およびその合金は鋳造性と展延性に富み、さ

らに意匠性にも優れるためクラウンやインレーなどの歯科補綴材として使用され

ている[11]。 

 

1.2 医療用金属材料を用いることで生じる問題点 

 生体材料として使用される金属材料には、可能な限り生体に悪影響を及ぼさな

いことが必須条件として求められるが、優れた力学特性、耐食性、生体適合性を

有する金属材料を選定しても、長期にわたる埋入の際には様々な問題が生じ得る。

以下に、生体内に金属材料を埋入した際に生じ得る問題を概説する。 

 

1.2.1 金属アレルギー 

 体内に埋入された医療用金属材料やその摩耗粉が体液と接触すると金属イオン

が溶出し金属アレルギーを引き起こすことがある。各種金属の毒性の高さは、金

属材料が表面に形成する酸化物の耐食性に大きく左右されるが、パッチテストの

結果ではおおよそ Ni, Hg, Co, Pd, Cr, Sn, Mo, Pt, Au, Cu, In, Zn, Ir, V, Mn, Ti, Fe, Al, 

Ab, Ba, Ag, Nb, Rhの順になると報告されている[12]。このうち、毒性の高い金属と

されている Ni, Co, Cr は医療用金属材料として広く用いられている Co-Cr 合金、

ステンレス鋼の主成分である。これらの金属イオンは生体にとって必須であり、

生体中にある程度の量が必要であるが、ほとんどが経口的に摂取されており金属

材料から補う必要は全くない。さらに、過度の金属イオン濃度の上昇は細胞の増

殖を阻害し、形態にも影響を与え、やがて死滅させる[13]。金属アレルギーの予防

法、治療法は未だ確立されておらず、対症療法に頼っているのが現状である[13]。 
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1.2.2 腐食 

 インプラント材として使用される金属材料は、表面に不働態皮膜と呼ばれる厚

さ数 nm の緻密で安定な酸化皮膜を形成する[15]。例えば、純 Ti および Ti 合金で

は不働態皮膜の主成分は Ti 酸化物および Ti 水酸化物であり[16]、ステンレス鋼や

Co-Cr 合金では主に Cr 酸化物および Cr 水酸化物である[17, 18]。不働態皮膜は局部

腐食の起点となるピットの発生や材料変形により破壊されても、ただちに下地金

属が酸化することで自己再生する。これを再不働態化と呼ぶ[19]。再不働態化の容

易さ、および再不働態化により再形成した不働態皮膜の質は耐食性に直結するた

め、生体内におけるインプラント材の再不働態化挙動を検討することは非常に重

要である。 

不働態皮膜は電気化学的に安定であり、下地金属が体液などの水溶液と接触す

ることを防ぐため、インプラント材は非常に良好な耐食性を有する。不働態皮膜

は下地金属が腐食する水溶液環境中で自発的に生成し成長するため、腐食環境で

ある生体内においても良好な耐食性の維持が可能である[20]。しかし、生体内にお

いては様々な外的要因により不働態皮膜が破壊され、水溶液/下地金属界面で電気

化学的反応により金属溶解が生じて材料は腐食し得る。例えば、インプラント材

が接する体液は、pH7.0~7.4 の緩衝作用を持った中性水溶液であり比較的腐食の

生じにくい環境であるが、海水の 1/3~1/2 程度の塩化物イオンを含んでいるため

孔食が発生・成長する[21]。さらに、生体環境特有の要素として、アミノ酸や糖な

どの分子量の小さな有機物やタンパク質や細胞が存在する。特に、タンパク質や

細胞などの高分子が材料表面に接着することで、高分子と材料表面の間がすき間

腐食環境となり、局部腐食が発生する事例が報告されている[22]。加えて、白血球

やマクロファージは細菌などを取り込み分解する過程で活性酸素を生成し殺菌す

る生体防御メカニズムを有する[23]。活性酸素とは過酸化水素のことであり、酸化

剤として働き金属材料の腐食を促進させる。 
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1.2.3 力学的破壊 

金属材料はセラミックスや高分子材料と比較して引張強度や靱性などの機械的

性質に優れている。よって、静的荷重下でインプラント材が破損することは非常

にまれである。しかし、体内では、歩行などの運動により常に動的荷重が付与さ

れるため、疲労、摩耗、フレッティング、曲げ、引張圧縮などによる破損が生じ

る[24]。また、力学的負荷は不働態皮膜の破壊にもつながるため、相乗的に腐食を

誘発する。この際、付与される動的荷重はほとんどが金属材料の弾性限以下の繰

返し応力であるため、インプラント材の力学的な破損原因のほとんどが疲労、フ

レッティング疲労と腐食の組み合わせである腐食疲労、フレッティング腐食疲労

である。 

 

1.3 生体内における医療用金属材料の長期信頼性の従来評価 

1.2 節で述べた金属材料を生体に埋入した際の問題点、すなわちインプラント材

の耐久性について古くからさまざまな検討が行われてきた。まず、1967 年に

Greene らによって、実験用のイヌの体内に電極を差し込んだ後電流を印加し、電

位変化と重量変化を測定することで in vivoでの電気化学測定が初めて行われてい

る[25]。この研究を機に、1960 年代後半から 1970 年代まで in vivo および in vitro で

医療用金属材料の耐食性の評価が電気化学的に行われるようになった。Revie と

Greene は 304 ステンレス鋼と純 Ti をそれぞれ実験用のイヌおよびウサギの体内

（in vivo）と生理食塩水中（in vitro）で定電位分極し、得られた電流変化から in vivo

と in vitro の腐食速度の差を調査した。その結果、304 ステンレス鋼では in vivo と

in vitro で腐食速度に大きな差は見られないが、純 Tiでは in vitro と比較して in vivo

で大きく腐食が抑制されることを明らかにした[26]。さらに 1970 年代、同グルー

プや Galante, Lemons らによって滅菌したインプラント材や表面形状を変化させ

たインプラント材の耐食性、応力腐食割れや孔食の発生条件など、金属材料を体

内へ埋入する際に生じるであろう腐食の基礎的知見が報告された[27-30]。いずれも
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研究も実験用のイヌやウサギを用い、in vivo で行われているが、生体内環境のど

のような要素が耐食性に影響を及ぼしているか、すなわち耐食性に寄与する要素

が力学的な要素、生物学的な要素、電気化学的な要素のいずれであるのか、もし

くはこれらの要素の複合によるものなのかというところまでは述べられていない。 

1970 年代後半から 1980 年代には、in vivo および条件を簡略化した in vitro での

両方の実験を行い、お互いの結果を比較することで生体内における電気化学的挙

動を体系的にまとめた研究が行われるようになった[31-33]。Escudero らはアルミナ

を被覆した 316L ステンレス鋼を実験用イヌに埋入し、60 日間に及ぶ長期間の腐

食電位変化およびアノード電流変化を測定した。その結果、生体内では腐食電位

は-350~-100 mV、アノード電流は約 0.1 A･cm-2でほぼ一定であり、Hanks 液を用

いた実験でも同様の結果が得られており、急激な腐食が生じていないことを報告

している[32]。さらに Nakayama らは実験用ウサギに 3 電極（参照電極、対極、試

料極）を埋入し、腐食電位付近から純 Ti, Ti合金, 316L 鋼, Co-Cr 合金のアノード

動電位分極試験を行った。また比較として、リンゲル液中で同様の試験を行った。

ウサギ体内とリンゲル液中で同様の分極曲線が得られたが、リンゲル液中で行っ

た試験はよい再現性が得られたのに対し、ウサギ体内では少しバラつきが認めら

れた。これは、生体内の生物学的環境（体液やタンパク質）が試験ごとに一定で

ないためと考えられる[33]。 

1970 年代後半からは生体内を複合環境として捉える研究が行われ始めた[34-37]。

Cornet らは模擬体液中における 316L ステンレス鋼、Co-Cr 合金、Ti-6Al-4V 合金

の長期信頼性を腐食試験および腐食疲労試験を行うことにより検討した[38]。また、

Bundy らはすでに構造材料の腐食研究として行われていた、水溶液環境での力学

試験における電気化学的測定を生体材料研究に応用し、定荷重下における 316L

ステンレス鋼の腐食電位変化を測定した[39]。そして、静的応力下では不働態皮膜

の再生が抑制され、腐食が促進されることを見出した。さらに、Taira らは 316L

ステンレス鋼の腐食疲労試験中の定電位分極にともなうアノード電流の変化を測
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定した[40]。その結果、繰返し応力下では孔食電位よりもはるかに卑な電位でアノ

ード電流の急増が確認され、アノード電流の急増が始まるまでの時間は付与した

最大応力が大きいほど短くなった。これらの研究により、金属材料の耐食性は水

溶液と応力の複合により著しく低下することや、金属材料の再不働態化特性が耐

久性に大きく影響を及ぼすことが明らかとなった。しかし、これらの研究で用い

られた水溶液（模擬体液）は、0.9%生理食塩水、リンゲル液（塩化ナトリウム、

塩化カリウム、塩化カルシウム濃度を体液と等しくした模擬体液）など、生体内

の塩化物濃度のみを模擬したものであり、アミノ酸、タンパク質、細胞などの生

体由来の有機物が金属材料に及ぼす影響は全く考慮されていない。 

1990 年代以降には、これまでの金属材料の耐食性評価のみならず高耐食性を有

する新たな合金や表面処理法の開発、生体適合性を高める表面修飾の研究が盛ん

に行われるようになった[41-45]。また、インプラント材の高耐食性を担う不働態皮

膜の構造および機能の検討が行われるようになった。構造解析については X 線光

電子分光法（XPS）を、機能については不働態皮膜が半導体的性質を有すること

からインピーダンス測定をそれぞれ行うことでこれまで明らかにされてこなかっ

た生体環境での不働態皮膜の新たな性質が明らかとなった[46-49]。 

さらに、同時期よりフレッティング腐食疲労や摩耗腐食などの新たな金属変形

と腐食の関係が検討されるようになった。Narayanan らは純 Ti および Ti-6Al-4V

合金のリンゲル液中におけるフレッティング腐食挙動を検討した。そして、フレ

ッティングが生じている間は純 Ti、Ti-6Al-4V 合金のいずれも腐食電位が無応力

時と比較して卑化し腐食が促進されていること、フレッティングの周波数が増加

するほど腐食電位の卑化は抑制されることを見出した[50, 51]。また、Vieira らは純

Tiの模擬体液中における摩耗腐食挙動を検討した[52]。さらに Leinenbach らは応力

振幅が変化する繰返し応力下での純 Ti, Ti合金の腐食疲労特性を調査した[53, 54]。

このように生体環境におけるインプラント材の耐食、耐久性の検討が多様に行わ

れる中で、2000 年代後半からは複合環境において生体由来の有機物（アミノ酸や
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Fig. 1-1 Model of Bio-Mechano-Chemical Environment. 

タンパク質、細胞など）が金属材料の劣化に及ぼす影響が検討され始めた。

Maruyama らは、クエン酸を含んだ模擬体液中でステンレス鋼のフレッティング

疲労特性を調査し、クエン酸がフレッティング疲労寿命を低下させることを見出

した[55]。また、Mischler らはタンパク質を含んだ模擬体液中で Ti-6Al-4V 合金の

摩耗特性を調査し、タンパク質の中でも特にコラーゲンが摩耗特性を低下させる

ことを報告した[56]。しかしこれまでの研究において、タンパク質、細胞を含んだ

限りなく in vivoに近い環境で溶液を長期間劣化させることなく医療用金属材料の

耐食・耐久性を検討した例は国内外を問わず報告されていない。 

 

1.4 バイオメカノケミカル環境 

1.2.2 項で述べたとおり、医療用金属材料の高耐食性は不働態皮膜により維持さ

れている。しかし、Fig. 1-1 に示すように、生体内環境では主に 2 種類の要因によ

り不働態皮膜は破壊される。1 つは体液に含まれる塩化物イオンとタンパク質・

細胞などの生物学的要因[57, 58] 、もう 1 つは荷重による変形や疲労、磨耗などの力

学的要因である[59, 60]。不働態皮膜が破壊されることで暴露した新生面から金属溶

解が生じ、溶出した金属イオンには生体にとって一定の濃度を超えると有毒性を
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発揮するものも含まれるため、不働態皮膜破壊による炎症の惹起が懸念される[61]。

さらに、2 つの環境の複合的な作用により、き裂や局部腐食が生じ、金属材料の

劣化に繋がる。また、不働態皮膜破壊後にはただちに再不働態化による自己修復

が生じ金属溶解は抑制されるが、溶液の組成や pH、不働態皮膜破壊時の電位によ

り再不働態化挙動が変化することが報告されている[62, 63]。したがって、生体内に

おける金属材料評価には、これら 2 つの環境をバイオメカノケミカル環境として

複合的に考慮することが必須である。バイオメカノケミカル環境で生じる金属材

料劣化メカニズムの説明として、腐食疲労を例として挙げる。腐食疲労では応力

繰返し数の増加とともに材料表面での微小な塑性変形が蓄積し、き裂が発生する。

き裂内部の不働態皮膜はき裂進展とともに破壊されるため、き裂内部は腐食が促

進される環境となる。また、応力繰返し数の増加とともに生じる塑性変形時にも

不働態皮膜は破壊されるので、腐食がき裂発生の要因となることも考えられる。

このような腐食疲労発生のメカニズムに、生体内ではさらにタンパク質や細胞な

どの生物学的要因が加わる。タンパク質や細胞は静的環境においてすき間腐食環

境を形成したり、代謝によって酸化剤として腐食を促進させる過酸化水素を生じ

ることがあるが、これらが応力下でインプラント材の長期信頼性に及ぼす影響は

国内外問わずほとんど明らかにされていない。その理由の一つとして、実験が困

難であることが挙げられる。バイオメカノケミカル環境における生体金属材料の

評価で、実験環境を実環境に近づけるため、タンパク質や細胞を用いることが望

まれるが、長期間試料に応力を付与し続ける試験ではコンタミネーション(雑菌混

入)が避けられないため、細胞培養環境での金属材料の腐食疲労強度の検討は非常

に困難で、溶液には 0.9% NaCl やリンゲル液、ハンクス液などの体内の無機イオ

ンのみを模擬した溶液を用いるのが一般的である。他にも、水溶液環境における

金属材料の破壊の検討には、不働態皮膜破壊と再不働態化の検討を行うことが重

要であるが、従来、酸化物の自己修復機能(再不働態化)の評価法として用いられ

てきたマイクロインデンテーション法[64]やスクラッチ法[65, 66]は、不働態皮膜破壊
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時の金属溶解と再不働態化を混同して観測している。すなわち、観測される溶解

速度は、新生面曝露により生じる金属溶解挙動を再不働態化挙動により抑制され

た値となり、新生面が生じてから再不働態化が開始されるまでに生じる溶解速度

を捉えきれていない。また、スクラッチ試験法や磨耗試験法は材料の弾性変形、

塑性変形に伴う不働態皮膜破壊挙動の観測が困難であり、一方、マイクロインデ

ンテーション試験法では実際に曝露した新生面面積の計測が困難であるなど、バ

イオメカノケミカル環境における金属材料の長期信頼性評価には数々の問題点が

存在する。 

 

1.5 バイオメカノケミカル環境における医療用金属材料の評価法 

 バイオメカノケミカル環境での医療用金属材料の長期信頼性評価における数々

の問題点を解決するため本研究では 2 種類の試験法を用いた。 

 

1.5.1 急速ひずみ電極試験法 

模擬生体環境における金属材料の電気化学挙動の基礎的知見を得るために急速

ひずみ電極試験法を用いた。これにより、金属材料が体内に埋入された際の材料

変形と金属溶解、再不働態化および体内のタンパク質や細胞の関係を電気化学的

に評価することが可能となった。急速ひずみ電極試験法では材料に引張ひずみを

付与することで、弾性変形時、塑性変形時における不働態皮膜破壊挙動をアノー

ド電流の経時変化として捉え、付与するひずみを急速にすることで再不働態化が

開始するまでの溶解挙動を捉えている。この急速ひずみ電極試験法は 1980 年代よ

り高温高圧下でのステンレス鋼の不働態皮膜破壊と再不働態化の検討および応力

腐食割れの検討に用いられてきた[67, 68]。さらに、近年では、応力腐食割れの検討

のみならず、生体材料の耐食性評価に急速ひずみ電極試験法を世界で始めて導入

し、これまで純 Tiおよび Ti合金、超弾性を示す NiTi合金の変形時における電気

化学挙動を解明してきた[69, 70]。しかし、いずれの研究においてもタンパク質を含
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む模擬体液中や細胞の存在下などの実際の生体環境に近い模擬生体環境での検討

は不十分である。 

 

1.5.2 繰返し応力試験法（腐食疲労試験法）  

 模擬生体環境において弾性限以下の繰返し応力を付与された医療用金属材料の

電気化学挙動を検討するために模擬体液中で繰返し応力試験を行った。また、破

断に至るまで繰返し応力を付与することで、医療用金属材料の腐食疲労特性も評

価した。タンパク質や細胞などの有機物を含んだ環境で長期的な試験を行う際に

は、コンタミネーションを防止する必要がある。そこで、溶液である模擬体液お

よび引張試験片を内包する電気化学セルをガラス筒および PTFE で作製すること

でオートクレーブ滅菌が可能であるようにし、模擬体液は循環することで所定時

間経過後、交換できるようにしている。また、電気化学セル内は外気と完全に遮

断し、温度および CO2, O2, N2濃度を生体内と同様の条件に保持している。これら

により、電気化学セル内はインキュベータ(培養器)内と同様の環境となり、長期

間応力を付与しながらの細胞培養が可能となった[71] (第 4 章)。 

 

1.6 本論文の構成 

 本論文は以下に示す全 8 章により構成されている。 

 第 1 章は序論であり、インプラント材として用いられている金属材料の特徴と

問題点、これまでに行われてきた力学的・電気化学的な評価について述べた。そ

して、生体内をバイオメカノケミカル環境という複合環境として捉え、タンパク

質や細胞を含んだ模擬生体環境で力学的負荷を付与した際の医療用金属材料の電

気化学挙動の検討の意義について述べた。 

 第 2 章では、不働態皮膜破壊による金属溶解および再不働態化に関する基礎的

な知見を得るのに適した手法である急速ひずみ電極試験法を用いて、模擬生体環

境における医療用金属材料の変形に際しての電気化学的挙動を検討した。供試材
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は現在、医療用金属材料として広く使用されている Ti, Ti合金, Co-Cr 合金, ステ

ンレス鋼とし、それぞれの金属溶解、再不働態化の違いを比較した。 

 第 3 章では、タンパク質および細胞を表面に接着させた Ti-6Al-4V 合金に模擬

生体環境で急速ひずみを付与することで、タンパク質や細胞などの生体由来の有

機物が、材料変形時の金属溶解、再不働態化に及ぼす影響を検討した。 

 第 4 章では、長期間の試験中に模擬体液がコンタミネーション(雑菌混入)を生

じないよう独自に開発したシステムを用い、実際に生体内で付与されるであろう

弾性限以下の繰返し応力を付与した際の Type 316L ステンレス鋼の電気化学的挙

動を検討した。 

第 5 章では、第 3 章で得た Ti-6Al-4V 合金の変形に際した電気化学的挙動の基

礎的な知見をもとに、第 4 章で開発したシステムを用いて、生体内における

Ti-6Al-4V 合金の腐食疲労挙動を検討した。その際、疲労き裂の発生を電気化学的

測定により捉え、腐食疲労寿命をき裂の発生までの時間とき裂進展に費やした時

間に分割することで、タンパク質や細胞がき裂の発生・進展それぞれに及ぼす影

響を明らかにした。 

第 6 章では、これまでの電気化学的測定に加え、結晶学的検討を行うことで、

体液中に含まれるタンパク質や試料表面に接着した細胞が疲労き裂の発生に及ぼ

す影響を、結晶粒のすべり系と金属溶解の観点から検討した。 

第 7 章では、これまでに得られた知見から、生体内での長期信頼性および生体

適合性を向上させる新規表面処理法として、陽極酸化法により得られるナノホー

ル表面を提案した。この際、疲労強度向上の検討に繰返し応力付与を、再不働態

化速度向上の検討に急速ひずみ電極試験を、生体適合性向上の検討に様々な表面

粗さを有する試料上での細胞増殖の検討をそれぞれ行った。 

 第 8 章では、本研究により得られた知見および成果を総括した。 
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第 2 章 模擬生体環境における種々の金属材料の急速ひずみ付与

に伴う溶解・再不働態化 

 

2.1 緒言  

 現在、生体金属材料として使用されている純 Ti および Ti 合金、ステンレス

鋼、Co-Cr 合金は、表面に不働態皮膜を形成しているため非常に良好な耐食性

を有しており、金属イオン溶出や局部腐食発生を抑制している[1-4]。しかし、

生体内では Cl－を含む体液や細胞などの生物学的要因による腐食や、歩行な

どの力学的要因による材料変形により不働態皮膜破壊が生じ新生面からの金

属溶解が懸念される。水溶液環境では不働態皮膜は破壊後ただちに再不働態

化により自己再生するが[5, 6]、模擬体液中、すなわち有機物を含んだ中性塩化

物環境における生体用金属材料の再不働態化を検討した例は少ない。 

不働態皮膜破壊と再不働態化の検討方法として、ひずみ電極法[7-9]、スクラ

ッチ法[10]、摩擦法[11]、マイクロインデンテーション法[12]などが挙げられる。

Contu らは摩擦法を用いて、模擬体液中で純 Ti の再不働態化が Ti-6Al-4V 合

金よりも早く進行することを見出した[11]。さらに Fushimi らはマイクロイン

デンテーション法を用いて Type 316L 鋼の不働態皮膜破壊、再不働態化を検

討し、試料が塑性変形した際に金属溶解量が増加することを報告している[12]。

しかし、これら過去の研究では、ほぼ同時に開始する金属溶解と再不働態化

を混同して計測することになり、正確な電気化学挙動を捉えられていない。 

本章では、細胞培養用の培地として用いられる- + 10 vol% FBS 中で、

生体用金属材料として広く用いられている純TiおよびTi合金、ステンレス鋼、

Co-Cr 合金に急速ひずみを付与し、不働態皮膜を破壊した際の金属溶解・再不

働態化をアノード電流値変化として解析した結果および、得られたアノード

電流変化と応力変化との関係や、再不働態化における電流の減衰挙動、発生
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した電気量を比較することで、生体内における生体用金属材料の電気化学挙

動の検討を行った結果を述べる。

 

2.2 実験方法 

2.2.1 供試材 

供試材は純 Ti（The Nilaco Corporation）、Ti-6Al-4V 合金（Furuuchi Chemical 

Corporation）、Type 316L ステンレス鋼（Furuuchi Chemical Corporation）、およ

び Co-Cr 合金（Yoneda Advanced Casting Co., Ltd.）とした。各材料の化学組成

を Table 1 に示す。純 Ti、Ti-6Al-4V 合金、Type 316L ステンレス鋼は購入した

板材を放電加工により引張試験片（ゲージ部寸法: 15×4×1 mm3）に加工した。

Co-Cr合金は鋳造材を購入後、放電加工により厚さ約 2 mmの板材に切り出し、

熱間圧延を施した後、引張試験片（ゲージ部寸法: 15×4×1 mm3）に加工した。

さらに、試験片を真空封入した後、1260°C で 6 時間熱処理を施し、氷水で急

Table 2-1 Chemical composition of pure Ti, Ti-6Al-4V alloy, Type 316L stainless steel and 
Co-Cr alloy (mass%). 
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冷した[13]。その後 EBSD を用いて、熱処理を施した Co-Cr 合金が fcc 単相で

あることを確認した。得られた試料表面を機械研磨した後、アセトン、メタ

ノール、蒸留水中でそれぞれ 300 秒間超音波洗浄した。その後、試料表面と

溶液との接触を防ぐため、ゲージ部以外を PTFE テープ（テフロンテープ）

で被覆し絶縁し、121 °C で 900 秒間オートクレーブ滅菌を施した。滅菌後、

腐食電位を安定させるため、試料を- + 10 vol% FBS（Fetal Bovine Serum）

に 1 日間浸漬した。浸漬環境は 37°C, 5% CO2 に保持した。 

 

2.2.2 試験溶液 

FBS（Fetal Bovine Serum）はウシ胎仔血清であり、最小必須培地である

-（Minimum Essential Medium, MP Biomedicals）に添加することで最適

の細胞培養環境が得られる。第章以降では、細胞培養だけでなく試料上にタ

ンパク質を堆積させる目的でも- + 10 vol% FBS を用いた。- + 10 

vol% FBS は、まず-粉末培地g を蒸留水に溶解させ全量を 300 ml

とした後、ろ過滅菌し、NaHCO3 溶液 7.40 ml、FBS 33.1 ml、抗生物質である

Kanamycin を加え作製した。保存する際には 20~40 ml ずつ遠沈管に分注し、

-20 °C に保持した冷凍庫内で保存した。 

 

2.2.3 急速ひずみ電極試験 

本研究に供された試料は、表面に薄い酸化皮膜である不働態皮膜を形成し

ている。この試料を定電位分極し急速変形させると、表面の不働態皮膜が破

壊され暴露した新生面（下地金属）から金属溶解が生じる。試料を定電位分

極しているため、金属溶解はアノード電流の増加として計測される。また、

不働態皮膜は破壊後ただちに再不働態化と呼ばれる自己再生を始めるため、

時間とともに金属溶解は抑制され、アノード電流の減衰として計測される。

急速ひずみ電極試験法はこのように材料変形時の不働態皮膜破壊による金属
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溶解および再不働態化をアノード電流変化として計測する試験法である。本

試験法はこれまで高温高圧水中におけるステンレス鋼の応力腐食割れの検討

などに用いられてきた[14, 15]が、材料を急速変形させることにより金属溶解と

再不働態化を独立して観測できる、引張変形を加えるため新生面面積の測定

が容易であるなどの利点があり、新生面露出の際の金属溶解・再不働態化の

検討に非常に適しているので、本研究では生体用金属材料の溶解・再不働態

化を検討するために用いることとした。 

 本研究で行った急速ひずみ電極試験法の概要を Fig. 2-1 に示す。前処理とし

て- + 10 vol% FBS に 1 日浸漬させた試料を電気化学セル内に設置し、

電気化学セル内部を + 10 vol% FBS で満たした後、1 時間 5% CO2, 20% 

O2, 75% N2 の通気および腐食電位測定を行った。電気化学セルには、参照電

極として Ag/AgCl（3 M NaCl）、対極として Pt ワイヤー、作用極として試料、

温度管理用の熱電対、混合ガスの通気および排出口が設置されている。参照

電極、対極、試料につながっているポテンショスタットおよびレコーダーに

 
Fig. 2-1 Schematic illustration of rapid straining electrode test apparatus. 
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より腐食電位およびアノード電流変化の測定、記録が可能である。腐食電位

測定開始から 1 時間後、その時点での腐食電位で試料を定電位分極し、試料

に油圧式サーボパルサ（Shimadzu Corporation）を用いて 4%, 0.67 /s の急速引

張ひずみを付与した。このときの、試料表面の不働態皮膜破壊による金属溶

解および再不働態化による皮膜の自己再生をアノード電流の増減として測定

した。さらに同時に得られた試料のひずみ変化、応力変化とアノード電流変

化を対応させることで、試料変形に際する生体用金属材料の電気化学的挙動

を検討した。試験後の試料表面は FE-SEM（Field Emission Scanning Electron 

Microscope, JEOL Ltd.）、SPM（Scanning Probe Microscope, Shimadzu Corporation）

を用いて観察した。 

 

2.3 結果および考察 

2.3.1 模擬体液中で急速変形させた種々の金属材料のアノード電流変化 

 Figure 2-2(a)~(d)に- + 10 vol% FBS に 1 日浸漬させた後、腐食電位に

おいて急速変形させた純 Ti、Ti-6Al-4V 合金、Type 316L ステンレス鋼、Co-Cr

合金のひずみ変化、応力変化、アノード電流変化を示す。本研究では、試験

前後でのゲージ部長さ変化、幅変化、厚さ変化より新生面面積を求め、新生 

面におけるアノード反応をアノード電流密度として規格化した。いずれの試

料においても変形量の増加に応じてアノード電流の増加が認められたが、ア

ノード電流変化の概形は試料により異なった。応力変化から、急速ひずみ電

極試験結果は、弾性変形域、塑性変形域およびひずみ付与終了後の試料変形

が生じていない領域(0.06 s~)に分けられる。純 Ti, Ti-6Al-4V 合金においては弾

性変形域でのアノード電流の増加が認められた。このアノード電流は塑性変

形開始直後に急増した。一方、Type 316L ステンレス鋼および Co-Cr 合金にお

いては、弾性変形域でのアノード電流の増加は認められず塑性変形開始直後

からアノード電流の増加が開始した。Co-Cr合金の不働態皮膜の主成分はType  
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Fig. 2-2 Typical transients of strain, stress and current with time during and after elongation 

of four materials: (a) pure Ti, (b) Ti-6Al-4V alloy, (c) Type 316L stainless steel and 
(d) Co-Cr alloy.  



26 
 

316L ステンレス鋼の不働態皮膜の主成分と同じ Cr 酸化物である[16]。一方で、

純 Ti、Ti-6Al-4V 合金の不働態皮膜の主成分は Ti 酸化物である[17]。Fushimi

らは、マイクロインデンテーション法を用いた材料変形時の不働態皮膜破壊

に関する研究を行い、ステンレス鋼の不働態皮膜が延性を持つと考察してい

る[12]。同様に、本研究で弾性変形域でのアノード電流の微増が純 Ti、Ti-6Al-4V

合金にのみ認められたことは、不働態皮膜の機械的特性が影響していると考

えられる。 

次に、弾性変形域と塑性変形域でのアノード電流挙動の違いについて考察

する。Figure 2-3 に 4%ひずみを付与した際の Type 316L ステンレス鋼の表面

SEM 像を示す。試料表面にすべり帯が形成された結晶粒が存在している。さ

らに、Fig. 2-4 に示した同じ試料の表面 SPM 像より、形成されたすべり帯に

よって試料表面に段差が生じていることがわかる。弾性変形から塑性変形に

移行した際には、試料表面の新生面の現れ方が変化する。弾性変形時には結

晶内の原子配列を変えることなく原子間距離が変化するよう変形するため、

試料表面の変化は非常に少ない。一方、塑性変形時には原子配列を変化させ

るため、試料表面にはすべり線が蓄積しステップを形成する。よって、種々

の金属材料の変形にともなう溶解挙動は Fig. 2-5 のモデル図のように説明さ

Fig. 2-3 SEM image of Type 316L 
stainless steel surface after 
rapid elongation.  

Fig. 2-4 3D imaged surface of Type 
316L stainless steel by SPM 
observation. 
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れる。Ti、Ti-6Al-4V 合金のように引張強度の低い不働態皮膜を形成する金属

材料は弾性変形時に不働態皮膜が破壊され微量の金属溶解を生じる。一方、

Type 316Lステンレス鋼やCo-Cr合金のような延性を有する不働態皮膜を形成

する金属材料は、弾性変形時には不働態皮膜が破壊されず金属溶解を生じな

い。しかし、いずれの金属材料においても、塑性変形域に達した直後にすべ

りステップにより新生面面積が急増し、弾性変形時よりも多量の金属溶解が

生じる。 

 次に、ひずみ付与時に流れたアノード電流の最大値（以下、最大電流密度）

に着目する。最大電流密度は純 Ti において最も大きな値（約 200 mA/cm2）を

示し、次いで Ti-6Al-4V 合金（約 100 mA/cm2）となった。Type 316L ステンレ

Fig. 2-5 The model of metal dissolution of pure Ti, Ti-6Al-4V alloy, Type 316L 
stainless steel and Co-Cr alloy with elastic and plastic deformation.  
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ス鋼および Co-Cr 合金の最大電流密度は純 Ti、Ti-6Al-4V 合金と比較して小さ

く、いずれも約 30~40 mA/cm2 であった。不働態皮膜破壊時の金属溶解は下地

金属の溶解であるため、下地金属の平衡電位と急速ひずみ付与時の分極電位

に大きく依存する。Ti の平衡電位を Nernst の式より求めると、-2.01 V（vs. 

Ag/AgCl）となり、同様に Type 316L ステンレス鋼の主成分の Fe は-0.82 V（vs. 

Ag/AgCl）、Co-Cr 合金の主成分の Co は-0.66 V（vs. Ag/AgCl）となる[18]。た

だし、それぞれの金属イオン濃度を 10-6 mol/l としている。一方、急速ひずみ

付与時の分極電位（腐食電位）は純 Ti および Ti-6Al-4V 合金が約-0.2~-0.15 V

（vs. Ag/AgCl）、Type 316L ステンレス鋼は約-0.05 V（vs. Ag/AgCl）、Co-Cr 合

金は約-0.08 V（vs. Ag/AgCl）であった。よって、不働態皮膜が破壊された際、

Tiおよび Ti合金は約+1.8 V 分極されたことになり、Type 316L ステンレス鋼、

Co-Cr 合金では、それぞれ約+0.8 V, +0.6 V 分極されたことになる。すなわち、

Ti、Ti-6Al-4V 合金はよりアノード反応が促進され、最大電流密度が大きくな

ったと考えられる。 

 

Fig. 2-6 The stress-strain curve of pure Ti, Ti-6Al-4V alloy, Type 316L stainless 
steel and Co-Cr alloy elongated for 4%. 
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 また、試料ごとの塑性変形量の差も最大電流密度に影響を及ぼしたと考え

られる。Figure 2-6 に示した各材料の 4%までの応力ひずみ曲線（S-S 曲線）か

らわかるとおり、純 Ti と比較して Ti-6Al-4V 合金の弾性変形域は広いため、

4%の急速ひずみを付与した際に塑性変形量に差が生じ最大電流密度が変化

したと考えられる。そこで、4%の急速ひずみを付与した後、変位を保持し、

さらに 2%の塑性変形のみの急速ひずみを付与する実験を行った。その際に得

られた最大電流密度を Fig. 2-7 に示す。Ti および Ti-6Al-4V 合金はどちらも約

350 mA/cm2 を示したことから、同一変形量のひずみが付与された際の金属溶

解挙動は下地金属の主成分に依存することが明らかとなった。また、Type 

316L ステンレス鋼と Co-Cr 合金はどちらも約 50 mA/cm2 であった。Fe と Co

の標準電極電位および不働態皮膜に覆われた際の腐食電位にそれほど差がな

いために、ひずみ付与時のアノード電流にも差が現れなかったと考えられる。 

 

 

 

Fig. 2-7 The maximum current densities of pure Ti, Ti-6Al-4V alloy, Type 316L 
stainless steel and Co-Cr alloy measured during 2% plastic elongation 
without elastic deformation. 
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2.3.2 模擬体液中で急速変形させた種々の金属材料の再不働態化 

 ひずみ付与停止後、すなわち Fig. 2-2 の 0.06 s 以降の領域では、新生面上で

再不働態化が生じ金属溶解が抑制されたためアノード電流が減衰している。

Figure 2-8 にひずみ付与終了時の時間を 0 とした際の各試料の電流減衰曲線を

示した。横軸縦軸ともに対数プロットすることで、ひずみ付与終了後約 0.01

秒後から時間と電流値の間の直線関係が得られた。この直線的な減衰挙動は

Burstein らにより次式（2-1）で近似できることがすでに報告されている[19]。 

 

 

ここで I は電流密度（mA/cm2）、a は定数、t はひずみ付与停止後の時間（s）、

n は減衰率である。n 値が大きいほど電流減衰が早く、再不働態化が早く完了

することを示している。Table 2-2 に各材料の n 値を示す。純 Ti の再不働態化 

I=a･t-n ･･･････････････（2-1） 

Fig. 2-8 The current decay as log i – log t plot during repasivation of pure Ti, 
Ti-6Al-4V alloy, Type 316L stainless steel and Co-Cr alloy. 
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が最も早く、次いで Ti-6Al-4V 合金、Co-Cr 合金となり、Type 316L ステンレ

ス鋼の再不働態化が最も遅いという結果が得られた。 

ひずみ付与による金属溶解量を検討するため、ひずみ付与により発生した電

気量を Fig. 2-9 に示す。電気量はアノード電流密度の積分値として求め、ひず

み付与中（~0.06 s）、ひずみ付与終了から 10 秒間、ひずみ付与終了から 100

秒間の電気量を解析した。ひずみ付与中に発生した電気量は純 Ti において最

も多く、次いで Ti-6Al-4V 合金となった。Type 316L ステンレス鋼と Co-Cr 合

金で発生した電気量は少なく、Type 316L ステンレス鋼と Co-Cr 合金の間に差

はほとんどなかった。急速ひずみ付与中の電気量はひずみ付与中の最大電流

密度に大きく依存している。ひずみ付与終了後 10 秒までの電気量に着目する

と、純 Ti における電気量が最も大きいことに変化はないが、ひずみ付与中で

約 6 倍の差がある純 Ti と Type 316L ステンレス鋼における電気量の差は約 2

倍にまで縮まっている。これは、純 Ti の再不働態化速度が Type 316L ステン

レス鋼の再不働態化速度よりも早いことに起因する。式（2-1）より得られた

n 値から、ひずみ付与時の最大電流密度が 1/10000 に減衰する時間を求め比較

すると、Type 316L ステンレス鋼では純 Ti の約 50 倍の時間を要することが明

らかとなった。さらに、100 秒までに発生した電気量を比較すると純 Ti、

Ti-6Al-4V 合金、Co-Cr 合金では 10 秒の時点からほとんど電気量が増加してい

ないにもかかわらず Type 316L ステンレス鋼の電気量は約 3 倍に増加してい 

Table 2-2 The decay rate of anodic current density after elongation was 
terminated (n value). 
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る。Figure 2-10 に各試料の急速ひずみ付与後 10 秒から 100 秒の間に発生した

電気量を示す。この結果から、純 Ti、Ti-6Al-4V 合金、Co-Cr 合金の再不働態

化はひずみ付与 10 秒の時点でほぼ完了していると考えられる。しかし、Type 

Fig. 2-10 Charge densities calculated as integral value of anodic current from 10 s 
to 100 s after elongation. 

 

Fig. 2-9 Charge densities generated during and after elongation of pure Ti, 
Ti-6Al-4V alloy, Type 316L stainless steel and Co-Cr alloy: (a) during 
elongation, (b) from termination of elongation until 10 s, and (c) from 
termination of elongation until 100 s. 
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316L ステンレス鋼の再不働態化は完了しておらず、さらなる時間の経過とと

もに Type 316L ステンレス鋼の金属溶解量は増加すると考えられる。 

 

2.4 結言 

 本章では、純 Ti、Ti-6Al-4V 合金、Type 316L ステンレス鋼、Co-Cr 合金に

模擬体液中で急速ひずみを付与することで、生体内で動的荷重が加えられた

際の生体用金属材料の溶解・再不働態化を検討した。その結果、以下のよう

な結論を得た。 

 

1. 純 Ti、Ti-6Al-4V 合金、Type 316L ステンレス鋼および Co-Cr 合金にひずみ

が付与された際に、純 Ti、Ti-6Al-4V 合金においては弾性変形域で不働態

皮膜が破壊され金属溶解が開始する。一方、Type 316L ステンレス鋼、Co-Cr

合金においては、弾性域では不働態皮膜は破壊されず金属溶解は生じない。

いずれの材料においても、塑性変形域にまで変形が達した際に、すべりス

テップ形成により新生面面積が増大し金属溶解量が急増する。 

2. ひずみ付与時に発生する金属溶解、すなわちアノード反応の大小は下地金

属の平衡電位と、不働態皮膜に保護された状態における腐食電位の差に依

存する。 

3. いずれの材料においてもひずみ付与終了後ただちに再不働態化により不働

態皮膜は自己再生し金属溶解は抑制される。純 Ti、Ti-6Al-4V 合金、Type 

316L ステンレス鋼および Co-Cr 合金では純 Ti の再不働態化が最も早く、

Type 316L ステンレス鋼の再不働態化が最も遅い。 
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第 3 章  タンパク質および細胞を含んだ模擬生体環境で急速

ひずみを付与した Ti-6Al-4V 合金の不働態皮膜破壊

と再不働態化  

 

3.1 緒言 

 Ti-6Al-4V 合金は優れた力学特性、生体適合性のみならず、高い耐食

性をも兼ね備える医療用金属材料として広く用いられており、これまで

Ti-6Al-4V 合金の生体内における耐食性に関して多くの研究が行われて

きた [1-7]。しかし、これまで行われてきた研究は静的環境、すなわち運

動による繰返し変形 [8]、摩耗 [9]、フレッティング [10]などの材料変形を考

慮しない環境での耐食性に関してである。生体内では、金属材料が体

液・生体組織と接しており、材料変形が加わった際には腐食を生じやす

い。よって、生体内での耐食性の検討には、材料変形が電気化学反応に

及ぼす影響を考慮する必要がある [11, 12]。  

医療用金属材料の耐食性は、不働態皮膜と呼ばれる金属材料表面に形

成される厚さ数 nm の酸化皮膜によって保持されている。不働態皮膜は

金属・合金と生体環境の接触を妨げることで金属溶解を抑制する。しか

し、力学的作用により材料が変形する際には、金属酸化物である不働態

皮膜は破壊され、露出した新生面から金属溶解が生じる。溶出した金属

イオンには生体にとって一定の濃度を超えると有毒性を発揮するもの

も含まれるため、アレルギー等の免疫反応が懸念される [13]。多くの場合、

不働態皮膜が破壊され新生面が露出しても皮膜は再不働態化と呼ばれ

る自己再生を行う。無機イオンやアミノ酸等の分子量の小さな有機物を

含んだ模擬体液中における金属材料の変形に伴う不働態皮膜破壊と金

属溶解、その後の再不働態化に関しては既に多くの知見がある [14-18]。し

かし、生体内には腐食を促進させるタンパク質や細胞などの分子量の大
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きな有機物が存在しており、これらが不働態皮膜破壊および再不働態化

に及ぼす影響はほとんど明らかにされていない。よって、生体内におけ

る医療用金属材料の耐食性を検討するうえで、材料変形と生体組織の複

合作用を考えることが必須である。  

不働態皮膜破壊と再不働態化の検討方法として、ひずみ電極法 [19-21]、

スクラッチ法 [22]、摩擦法 [23]、マイクロインデンテーション法 [24]などが

挙げられる。Contu らは摩擦法を用いて模擬体液中で純 Ti の再不働態化

が Ti-6Al-4V 合金よりも早く進行することを見出した [23]。さらに Fushimi

らはマイクロインデンテーション法を用いて Type 316L ステンレス鋼の

不働態皮膜破壊、再不働態化を検討し、試料が塑性変形した際に金属溶

解量が増加することを報告している [24]。しかし、これら過去の研究では、

ほぼ同時に開始する金属溶解と再不働態化を混同して計測することに

なり、正確な電気化学挙動を捉えられていない。そこで本研究では、急

速ひずみ電極試験法 [25]を用いた。本試験法では、試料を溶液中で急速に

変形させることで、得られるアノード電流変化を金属溶解時と再不働態

化時に分離し解析することが可能である。本章では、生体内における

Ti-6Al-4V 合金の耐食性を調査するため、タンパク質および細胞を含ん

だ模擬体液に所定時間浸漬させた Ti-6Al-4V 合金に急速ひずみを付与し、

その際の電気化学挙動を検討した結果を述べる。  

 

3.2 実験方法  

3.2.1 供試材  

 本研究で用いた Ti-6Al-4V 合金の組成を Table 3-1 に示す。Ti-6Al-4V

合金の薄板をゲージ部寸法 15×4×1 mm3 の引張試験片に加工し、試料表

面を SiC 研磨紙で#800 まで機械研磨した。その後、アセトン、メタノー

ル、蒸留水中でそれぞれ 300 秒間超音波洗浄した。超音波洗浄した後、 
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ゲージ部以外を溶液との接触を防ぐため PTFE テープ（テフロンテープ）

で被覆し絶縁した。その後 121 °C で 900 秒間オートクレーブ滅菌を施し、

急速ひずみを付与する前に、前処理として- + 10 vol% FBS（ウシ

胎児血清）に試料を浸漬した。浸漬時間は 1 日または 1 週間とした。ま

た、試料表面に接着した細胞が Ti-6Al-4V 合金の変形に際した溶解・再

不働態 化に 及ぼ す影 響も 検討 するた め、マ ウス 骨芽 細胞 様細 胞

（MC3T3-E1, （RCB1126、RIKEN Bioresource Center））を試料上に播種

し 1 週間培養することで、細胞がゲージ部全面を被覆した試料を作製し

た。細胞培養の際、細胞培養溶液には- + 10 vol% FBS を用い、培

養環境は 37°C, 5% CO2 に保持した。  

 

3.2.2 急速ひずみ電極試験  

Figure 3-1 に急速ひずみ電極試験の概略図を示す。内部を 37°C に保持

した- + 10 vol% FBS で満たした電気化学セル内に 3.2.1 項で用意

した試料をセットし、油圧式サーボパルサ（Shimadzu Co.）のつかみ部

に試料の両端を固定した。電気化学セルは 3 電極セルとなっており、参

照電極に Ag/AgCl（3 M NaCl）、対極に Pt ワイヤー、作用極に試料がそ

れぞれ用いられている。  

次に、急速ひずみ電極試験の手順を示す。まず、試料を電気化学セル

およびサーボパルサにセットした後、腐食電位がほぼ定常に達するまで

1 時間 5% CO2, 20% O2, 75% N2 を通気した。1 時間後、その時点での腐  

Table 3-1 Chemical composition of Ti-6Al-4V alloy (mass%). 
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食電位で試料を定電位分極し、試料に 4%, 0.67 /s の急速ひずみを付与し

た。このときに、試料表面に形成された不働態皮膜が試料変形により破

壊され、露出した新生面から金属溶解が生じアノード電流が増加する。

その後ただちに再不働態化により新生面上の酸化皮膜の自己再生が生

じアノード電流は減少する。この不働態皮膜破壊および再不働態化によ

るアノード電流の増減をひずみ変化および応力変化と対応させて解析

する手法が急速ひずみ電極試験法である。  

 

3.2.3 統計学的処理  

 本研究では、サンプル数を n=3 とし、グループ間の有意差を Student

の t 検定を用いて統計学的に算出した。あらかじめ F 検定（等分散性の

検定）を行うことで、等分散性が仮定できるデータ群と等分散性が仮定

できないデータ群（Whelch の検定）に分け、各データに適した t 検定を

選択し、両側検定を実施した。なお、有意水準は p=0.05 とし、p<0.01

で特に強い有意差とした。  

 

Fig. 3-1 Schematic illustration of rapid straining electrode test apparatus.  
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3.3 結果および考察  

3.3.1 ひずみ付与中およびひずみ付与終了後のアノード電流変化  

不働態皮膜破壊前であっても皮膜を通して微量の金属溶解（アノード

反応）が生じており、Ti-6Al-4V 合金においては、急速ひずみ付与前の

アノード電流は数 10 nA･cm-2 であった。急速ひずみが付与され不働態皮

膜が破壊されると新生面が溶液に暴露され金属溶解が生じる。本研究で

は、新生面面積を試験前後のゲージ部幅、厚さ、長さより算出し、得ら

れたアノード電流変化を規格化した。  

Figure 3-2 に試料を- + 10 vol% FBS に 1 日浸漬した後、急速ひ

ずみを付与した際のひずみ変化、応力変化、アノード電流変化を示す。 

Fig. 3-2 Typical transients of strain, stress and current with time during and 
after elongation of Ti-6Al-4V alloy immersed in -MEM +10% FBS 
for 1 day.  
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Figure 3-2 は試料の変形挙動により 3 つの領域に分割することが可能

である。すなわち、弾性変形域、次いで生じる塑性変形域、ひずみ付与

終了後の試料変形が生じていない領域である。Ti-6Al-4V 合金において

は、弾性変形中にアノード電流の増加が認められた。これは弾性変形中

に不働態皮膜が破壊され金属溶解が生じたことを表している。また、不

働態皮膜破壊直後から再不働態化が開始し、金属溶解は抑制されるため、

弾性変形域の途中からアノード電流の傾きが緩やかになった。次いで、

塑性変形開始直後にアノード電流は急増した。弾性変形時には結晶内の

原子配列を変えることなく原子間距離が変化するよう変形するため、試

料表面の変化は非常に少ない。一方で、塑性変形時には、原子配列の変

化、すなわちすべり変形が生じるために試料表面における新生面面積は

急増する。その結果、塑性変形開始直後の急激なアノード電流の増加が

生じたと考えられる。  

 

 

Fig. 3-3 Charge density generated during and after elongation of 
Ti-6Al-4V alloy immersed in a-MEM +10% FBS for 1 day 
without cells, for 1 week without cells and for 1 week with cells.  
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3.3.2 材料上に接着したタンパク質、細胞が溶解および再不働態化に及ぼ

す影響  

 材料表面に接着したタンパク質および細胞が、変形に際した金属溶解、

再不働態化に及ぼす影響を定量的に評価するため、ひずみ付与中および

ひずみ付与終了後に発生した電気量をひずみ付与開始から 10 秒間のア

ノード電流の積分値として求めた。Figure 3-3 に各条件の電気量を示す。

発生した電気量は各試料の金属溶解量に相当する。ひずみ付与中では、

前処理として- + 10 vol% FBS に 1 日浸漬させた試料（以下、1 日

浸漬試料）、- + 10 vol% FBS に 1 週間浸漬させた試料（以下、1

週間浸漬試料）、- + 10 vol% FBS に 1 週間浸漬させながら表面で

細胞を培養した試料（以下、細胞試料）それぞれに発生した電気量の間

に有意差は認められなかった。一方で、ひずみ付与後の再不働態化中に

発生した電気量は、1 日浸漬試料よりも 1 週間浸漬試料でより多く発生

し、細胞試料において最も大きくなった。3 条件の試料の再不働態化を

Fig. 3-4 The current decay during repasivation of Ti-6Al-4V alloy immersed 
in -MEM +10% FBS for 1 day without cells, for 1 week without 
cells and for 1 week with cells as log i – log t plot. 
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M → Mn+ + ne-                 ･･･････（3-1）  
Mn+ + nH2O → M(OH)n + nH+         ･･･････（3-2）  

比較するため、ひずみ付与停止時の時間を 0 とし、横軸を時間の対数、

縦軸をアノード電流密度の対数とした電流減衰曲線（ log t-log i プロット） 

を Fig. 3-4 に示す。電流減衰曲線の傾きが 1 日浸漬試料、1 週間浸漬試

料、細胞試料の順に緩やかになっていることから、試料表面に接着した

タンパク質や細胞により再不働態化が抑制されていることがわかる。

Figure 3-5 に細胞が試料表面に接着し、すべり変形が試料に付与された

際の再不働態化モデルを示す。細胞やタンパク質などの大きな高分子が

試料表面に接着した際には、細胞やタンパク質と試料表面の間に小さな

すき間構造が生じる。材料変形により不働態皮膜が破壊されると新生面

と溶液が接触し、以下の（3-1）式および（3-2）式に示す金属溶解と加

水分解が生じる。  

 

Fig. 3-5 The model of metal dissolution with cells adhered on the 
substrate alloy. 
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すき間内部では溶質の拡散が遅くなるため、加水分解で生じた H+イオン

の濃度が上昇し、すき間内の pH が低下する。その結果、金属溶解度が

上昇し [26]、金属溶解が促進されたと考えられる。1 週間浸漬試料におい

ては 1 日浸漬試料よりも長期間模擬体液に浸漬させたことで、表面上に

より多量のタンパク質が堆積しすき間環境を形成している。その結果、

急速ひずみにより発生した電気量すなわち金属溶解量が増大した。さら

にすき間内では細胞による酸素の消費および溶液側からの酸素供給の

抑制も生じる。よって、細胞試料ではさらなる再不働態化の阻害が生じ

たと考えられる。タンパク質や細胞による再不働態化の阻害はすき間腐

食 [27]と原理は同じであるが、材料変形による不働態皮膜破壊を起点とし

ているため、静的環境で発生するすき間腐食よりもさらにシビアな腐食

であると言える。  

 

3.3.3 再不働態化の極端な阻害および局部腐食の発生  

 Figure 3-6(a), (b)では、どちらも表面に細胞を接着させ、細胞培養環境

（37°C, 5% CO2）で模擬体液- + 10 vol% FBS に 1 週間浸漬させた

Fig. 3-6 Current decay of Ti-6Al-4V alloy with cells during repassivation:  
(a) repassivation was hindered and current decay was retarded, 
(b) repassivation finished immediately. 
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試料の電流挙動を示している。通常、タンパク質や細胞により再不働態

化が阻害された試料表面においても、再不働態化は進行し測定されるア

ノード電流は時間とともに減衰する(Fig. 3-6(b))。しかし、一部の細胞を

接着した試料において、再不働態化速度が低下するだけではなく減衰途

中にアノード電流が停滞する現象が認められた(Fig. 3-6(a))。電流の停滞

が認められた試料においては、アノード電流はまず約 30 mA/cm2 まで減

少し、その後約 5 秒間同程度の電流密度を保持した。その後、再び減衰

を始めたが、減衰速度は停滞を生じなかった試料と比較して非常に遅か

った。電流の減衰が認められた試料の表面を試験後に SEM にて観察す

ると、Fig. 3-7(a)に示したとおり、すべりステップに沿った局部腐食が認

められた。一方で、Fig. 3-7(b)に示したように、アノード電流減衰の停  

 

Fig. 3-7 SEM images of Ti-6Al-4V alloy surface after rapid elongation:  
(a) repassivation was hindered and localized corrosion grew, 
(b) repassivation finished immediately.  
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滞が生じなかった試料においてはこのような局部腐食は認められなか

った。前述のとおり、試料に急速ひずみを付与する際にはその時点で計

測された腐食電位において定電位分極を行った。その際の各試料の腐食

電位を Fig. 3-8 に示す。再不働態化中に電流の停滞が生じなかった試料

では、急速ひずみ付与前の浸漬条件(1 日浸漬、1 週間浸漬、細胞接着の

有無)にかかわらず、約-200 mV（vs. Ag/AgCl）であった。一方、電流の

停滞が生じた細胞試料では腐食電位は約-60 mV（vs. Ag/AgCl）と他の試

料と比較して有意に貴にシフトしていた。よって、再不働態化中に生じ

るアノード電流の停滞は確率論的な現象ではなく、ひずみ付与前の試料

の腐食電位が貴にシフトした際に生じる現象であると考えられる。

Hiromoto らは、FBS を添加した模擬体液に浸漬した純 Ti の腐食電位が、

FBSを添加しない模擬体液に浸漬した試料と比較して上昇することがあ

り、加えて浸漬の際に試料上に細胞が接着していると腐食電位はさらに

上昇すると報告している [28]。これは、試料表面に接着したタンパク質や

細胞が溶出金属イオンの拡散を阻害した結果、アノード反応が抑制され

たためである。本研究で用いた Ti-6Al-4V 合金においても同様の機構で

腐食電位が上昇したと考えられる。  

Fig. 3-8 The corrosion potentials at which the samples were polarized.  
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試料表面に接着した細胞および分極時の電位が再不働態化及ぼす影

響を検討するため、Fig. 3-9 に各電位で急速ひずみを付与した際の再不

働態化時の電流減衰挙動を示す（(a): 腐食電位より 200 mV 貴（0 mV（vs. 

Ag/AgCl））に分極、細胞接着あり、(b): 腐食電位より 200 mV 貴（0 mV

（vs. Ag/AgCl））に分極、細胞接着なし、 (c): 腐食電位（ -60 mV（vs. 

Ag/AgCl））に分極、細胞接着あり、(d): 腐食電位より 200 mV 卑（-200 mV）

vs. Ag/AgCl））に分極、細胞接着あり）。電流の停滞は (a), (b)および (c)

の本来の腐食電位（約-200 mV（vs. Ag/AgCl））よりも貴な電位にて定電

位分極された試料で生じており、細胞接着の有無にかかわらなかった。

一方で、細胞が接着していても-200mV（vs. Ag/AgCl）に分極された試料

Fig. 3-9 Current transients of Ti-6Al-4V alloy during repassivation:  
(a) polarized at corrosion potential+200 mV (0 mV(vs. Ag/AgCl)) 
with cells,(b) polarized at corrosion potential+200 mV (0 mV(vs. 
Ag/AgCl)) without cells, (c) polarized at corrosion potential (-60 
mV(vs. Ag/AgCl)) with cells and (d) polarized at corrosion potential 
(-200 mV(vs. Ag/AgCl)) with cells.  
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では電流の停滞は生じなかった。このことから、再不働態化時の電流の

停滞、すなわち再不働態化の極端な阻害は材料の腐食電位が高くなった

ために生じたことが明らかである。さらに高電位に分極された試料の中

でも細胞が接着した試料 (a), (c)では細胞の接着のない試料 (b)と比較し

て電流停滞の時間が増加した。これは、3.3.2 項で述べた細胞による再不

働態化の阻害の影響である。通常、Ti-6Al-4V 合金は非常に高い耐食性

を有し電流の停滞が生じた電位域（0 mV（vs. Ag/AgCl）付近）では不働

態皮膜を形成し塩化物中性環境でも局部腐食を生じない（Fig. 3-10）。し

かし、細胞接着下で材料変形が生じることで、次のプロセスをたどり再

不働態化の極端な阻害およびすべりステップに沿った局部腐食（Fig. 

3-8(a)）が生じると考えられる。  

(1) 試料表面にタンパク質や細胞が接着し、腐食電位が上昇する。  

(2) 上昇した腐食電位において材料に変形が生じ、すべりステップにて

新生面が露出。  

(3) すべりステップに沿って金属溶解が生じる。  

Fig. 3-10 Polarization curve of Ti-6Al-4V alloy with cells. 
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(4) 新生面とタンパク質や細胞との間に生じたすき間腐食環境において、

再不働態化が阻害され局部腐食が成長する（Fig. 3-5）。  

本章で示されたタンパク質や細胞による再不働態化の阻害および局

部腐食の発生は、生体内をバイオメカノケミカル環境として捉えた結果

であり、従来の試験環境、試験方法では得られなかった特筆すべき知見

であると言える。  

 

3.4 結言  

 本章では、タンパク質および細胞を含んだ模擬体液中で Ti-6Al-4V 合

金に急速ひずみを付与し、得られたアノード電流の増加および減衰挙動

を解析することで、生体内における医療用金属材料の金属溶解、再不働

態化について以下の結論を得た。  

 

1. タンパク質や細胞が Ti-6Al-4V 合金上に接着し、変形が生じた際には、

再不働態化時の金属溶解量が増加する。これは、タンパク質や細胞と

新生面の間にすき間腐食環境が形成されるためである。  

2. 細胞が接着した Ti-6Al-4V 合金では、再不働態化時に極端な再不働態

化の阻害が生じることがある。極端な再不働態化の阻害が生じた材料

では、新生面上での金属溶解量が増加するため、すべりステップに沿

って局部腐食が生じることが懸念される。  
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第 4 章 タンパク質および細胞を含んだ模擬体液中で繰返し

応力を付与した Type 316L ステンレス鋼の溶解、再

不働態化  

 

4.1 緒言  

 生体内は、細胞や体液からなる生物学的環境と、動的荷重や摩擦が常

に付与される力学的環境の複合環境である [1-4]。細胞や体液は局部腐食

および金属溶解の原因となり [5-8]、一方でひずみや疲労、摩耗はインプ

ラントの機械的損傷を惹起する [9-12]。生体内でインプラントに付与され

る応力は、ほとんどが降伏応力以下の繰返し応力であるため、腐食疲労

がインプラント破損に特に大きな影響を及ぼす [13, 14]。  

 一般に、医療用金属材料は表面に不働態皮膜と呼ばれる厚さ数  nm の

酸化皮膜を形成するため高い耐食性を有する [15, 16]。しかしながら、生体

内ではインプラントに常に動的荷重が付与され、生じた変形により不働

態皮膜が破壊された際には新生面が露出し体液と接触するため、金属溶

解および局部腐食が発生する。多くの場合、局部腐食の成長は再不働態

化と呼ばれる酸化皮膜の自己再生により抑制されるが [17, 18]、再不働態化

が阻害された際は局部腐食が成長し、体内のような動的荷重に晒される

環境では疲労により生じたき裂の進展を加速させ、腐食疲労破壊につな

がることが懸念される [19]。  

著者らはタンパク質や細胞を接着させた Ti-6Al-4V 合金に模擬体液中

で急速ひずみを付与することで、タンパク質や細胞が再不働態化を阻害

し、再不働態化中に発生する電気量を増加させること、すなわち金属溶

解量を増加させることを明らかにした [20, 21]。弾性限以下の繰返し応力が

インプラントに付与された際も、タンパク質や細胞は同様に再不働態化

を阻害するものと考えられる。タンパク質や細胞による再不働態化の阻
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害は、腐食を促進させ腐食疲労き裂の発生や進展に影響を及ぼすと考え

られるが、タンパク質や細胞を含む模擬体液中での腐食疲労の検討は国

内外を問わずほとんど行われていない。その理由として、生体内環境の

模擬の困難さが挙げられる。腐食疲労試験のような長期間の試験では、

タンパク質や細胞が含まれた模擬体液は大気に接触することで容易に

腐敗する。そこで本研究では、まず、模擬体液を腐敗させず、長期間の

試験が行えるシステムの作製を行った。  

 本章では、動的荷重下における医療用金属材料の耐食性にタンパク質

や細胞が及ぼす影響を検討するため、タンパク質や細胞を含んだ模擬体

液中で Type 316L ステンレス鋼に繰返し応力を付与し、不働態皮膜破壊

および再不働態化を電気化学手法により解析した結果を示す。  

 

4.2 実験方法  

4.2.1 供試材  

 本研究で使用した Type 316L 鋼の組成を Table 4-1 に示す。Type 316L

ステンレス鋼の薄板を引張試験片（ゲージ部寸法: 8×4×1 mm3）に加工後、

鏡面研磨し、アセトン、メタノール、蒸留水中でそれぞれ 600 秒間超音

波洗浄した。その後、模擬体液との接触を避けるためゲージ部以外を

PTFE テープで被覆した。試料を 121°C で 15 分間オートクレーブ滅菌し

た後、模擬体液（-MEM （alpha Modification of Eagle's Minimum Essential 

Medium, MP Biomedicals）+ 10 vol.% FBS（Fetal Bovine Serum））に 1 日

 
Table 4-1 Chemical composition of type 316L stainless steel (mass%). 
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または 1 週間浸漬させた。FBS を含んだ模擬体液に浸漬する時間を変化

することで、1 週間浸漬させた試料上に堆積したタンパク質量は 1 日浸

漬させた試料よりも増加している。さらに模擬体液に浸漬させた試料表

面で骨芽細胞様細胞（MC3T3-E1）を 1 週間培養した試料も準備した。

細胞播種密度を 2×104 cells･cm-2 とし、1 週間培養することで試料ゲージ

部全面を細胞が被覆した状態（コンフルエント）にした。細胞培養環境

は 37°C, 5% CO2 に保持した。  

 

4.2.2 模擬体液中における繰返し応力付与  

 模擬生体環境における Type 316L ステンレス鋼の電気化学挙動を検討

するため、4. 2. 1 項で示した方法により準備した試料に模擬体液中で繰

返し応力を付与した。一般的に金属材料の疲労強度を評価する指標であ

る 107 回の繰返し変形を試料に付与するには、日常生活でインプラント

に付与される応力の周波数を想定した値である 2 Hz[22]の 5 倍の 10 Hz

Fig. 4-1 Schematic illustration of cyclic deformation test apparatus. 
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で加速試験を行っても約 2 週間を要する。そこで、タンパク質や細胞を

含んだ模擬体液の腐敗を防ぐため、Fig. 4-1 に示すような滅菌した環境

で試験が実施できるシステムを構築した。ガラスチューブおよび PTFE

製の電気化学セルをオートクレーブで滅菌した後、細胞培養条件に保持

した模擬体液で満たし内部に試料を設置した。試料の両端は油圧式サー

ボパルサ（Shimadzu Co.）に接続し、試料に応力比  0.1（R=0.1）、周波

数 10 Hz、最大応力 300 MPa の繰返し引張応力を付与した。この際、付

与した最大応力は、Type 316L ステンレス鋼の 0.2%耐力以下の応力であ

る。試験中に測定した試料の応力変化、変位と腐食電位変化を対応させ

ることで繰返し応力下の Type 316L ステンレス鋼の電気化学的挙動を検

討した。  

 

4.2.3 統計学的処理  

 本研究では、サンプル数を n=3 とし、グループ間の有意差を Student

の t 検定を用いて統計学的に算出した。あらかじめ F 検定（等分散性の

検定）を行うことで、等分散性が仮定できるデータ群と等分散性が仮定

できないデータ群（Whelch の検定）に分け、各データに適した t 検定を

選択し、両側検定を実施した。なお、有意水準は p=0.05 とし、p<0.01

で特に強い有意差とした。  

 

4.3 結果および考察  

4.3.1 模擬体液中で繰返し応力を付与した際の電気化学挙動  

 模擬体液に 1 日浸漬させた試料（1 日浸漬試料）に繰返し応力を付与

した際の、3 サイクル目および 4 サイクル目の応力変化、変位、腐食電

位変化を Fig. 4-2 に示す。腐食電位は応力変化すなわち試料変形に応じ

て変化した。応力が増加すると、試料には引張変形が加わり、不働態皮
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膜が破壊される。その結果、新生面が模擬体液に暴露し、アノード溶解

が生じたため腐食電位は卑にシフトした。一方で、応力の減少時には不

働態皮膜破壊直後から開始する再不働態化により新生面上の不働態皮

膜が自己再生したため、アノード溶解は抑制され腐食電位は貴にシフト

した。Figure 4-3 に、同試料の 107 サイクルに至るまでの腐食電位変化お

よび変位振幅変化を示す。試験開始直後には不働態皮膜が破壊されアノ

ード溶解が生じたために腐食電位は低下した。しかし、約 10 サイクル

後には腐食電位は貴にシフトした。サイクル数が増加するに伴い、試料

は疲労硬化を起こし付与されるひずみ量が減少する。その結果、1 サイ

クルごとに暴露する新生面面積が減少したため腐食電位の低下が抑制

Fig. 4-2 An example of the changes in stress, displacement and corrosion 
potential in third and fourth cycle under cyclic of sample immersed 
in simulated body fluid for 1 day prior to the test. 
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されたと考えられる。さらに、すでに露出した新生面上ではただちに再

不働態化が生じるためアノード溶解は抑制される。すなわち、加工硬化

による 1 サイクルごとの新生面暴露面積の減少と再不働態化によるアノ

ード溶解抑制が腐食電位上昇の原因である。  

 約 106 サイクル経過後、加工硬化による変位振幅に変化がないにもか

かわらず再び腐食電位は低下し、その後 107 サイクルまでは貴化および

卑化を繰り返した。Figure 4-4 に 107 サイクル経過後の試料表面 SEM 像

を示す。本研究で付与した応力の最大値は Type 316L ステンレス鋼の

0.2%耐力以下であったにも関わらず、き裂周囲にすべり帯が観察された。

すべり帯はき裂周囲で塑性変形が生じたことを示している。第 2 章で述

Fig. 4-3 Typical transients of corrosion potential and amplitude of 
displacement until 107 cycles under cyclic deformation of sample 
immersed in simulated body fluid for 1 day prior to the test.  

 



61 
 

べたように、弾性変形時と塑性変形時の金属溶解の違いを急速ひずみ電

極試験により検討した。急速ひずみ試験法は、溶液中で定電位分極した

試料に急速引張を付与することで、不働態皮膜破壊による金属溶解をア

ノード電流変化として捉える手法である。急速ひずみを付与することで  

金属溶解と再不働態化を独立して観測することが可能である [20, 21, 23]。1

日浸漬試料を腐食電位において定電位分極し、伸びひずみ量 4% 、ひず

み速度 0.67 s-1 の急速ひずみを付与した。その際の応力およびアノード

電流変化を Fig. 4-5 に示す。Type 316L ステンレス鋼において、アノード

電流は塑性変形開始時に増加した。よって、弾性変形時にはほとんど不

働態皮膜は破壊されていないと考えられる。塑性変形時にはすべりステ

ップが形成されるため、より多くの新生面が生じる。繰返し応力を付与

した試料では、き裂周囲において弾性変形と塑性変形の両方が生じてい

るが、急速ひずみ電極試験の結果より、金属溶解はほとんどが塑性変形

により露出した新生面上でのみ生じていることがわかる。Ayyub らは、

弾性限以下の繰返し応力が加わった際に、介在物や試験片の端部におい

Fig. 4-4 SEM images of 316L stainless steel surface after cyclic 
deformation: (a) a crack on the gauze section, (b) slip steps near 
the crack tip. 
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て応力集中により局所的な塑性変形が生じ得ると述べている [24]。本研究

でも介在物および試験片の端部において生じた微小な塑性変形を起点

とし疲労き裂が発生したと考えられる。疲労き裂が発生すると、き裂先

端部に応力集中するため、より大きな塑性変形が生じる。106 サイクル

経過後の腐食電位の卑化および貴化の繰返しは、疲労き裂の発生および

進展、それに準じた塑性変形による新生面の露出と、再不働態化の繰返

しであり、さらにサイクル数を重ねることでき裂内部の局部腐食がき裂

の進展を促進させ破断に至ると考えられる。  

 

 

 

Fig. 4-5 Typical transients of stress and current density with time during and 
after rapid elongation of 316L stainless steel immersed in simulated 
body fluid for 1 day. 
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4. 3. 2 材料表面に接着したタンパク質や細胞が繰返し応力付与時の  

溶解・再不働態化に及ぼす影響  

 Figure 4-6 に模擬体液に 1 日浸漬させた試料、1 週間浸漬させた試料、

1 週間浸漬させながら表面で細胞を培養した試料に模擬体液中で繰返し

応力を付与した際の 105 サイクルまでの腐食電位変化を示す。105 サイク

ルまでの最も卑な電位 (以下 Vm)および再び腐食電位が貴化し始めるま

でに要する時間  (以下 tN)に着目した。既に述べたとおり、不働態皮膜が

破壊された際、新生面が模擬体液に暴露し金属溶解が生じる。その結果、

腐食電位は卑化する。しかし、不働態皮膜破壊後にただちに再不働態化

が進行するためアノード反応は抑制され腐食電位は貴化する。よって、

Vm および tN は金属溶解と再不働態化のバランスで決定されると考えら

れる。繰返し応力付与により得られた各試料の Vm および tN を Fig. 4-7

および Fig. 4-8 に示す。Figure 4-7 に示したとおり、模擬体液に 1 日浸漬

させた試料が最も低い Vm を示し細胞を接着させた試料の Vm が最も高く

なった。このことから、1 日浸漬させた試料でより大きなアノード溶解

が生じており、試料表面に接着したタンパク質や細胞はアノード溶解を

抑制することが明らかである。一方で、Fig. 4-8 より細胞試料の tN は 3

種類の試料の中で最も長くなり、1 日浸漬試料で最も短くなった。この

ことは、タンパク質や細胞が接着した新生面上の不働態皮膜の再生が遅

く、1 日浸漬試料よりも長期的な金属溶解が続いていることを示してお

り、タンパク質や細胞には再不働態化を阻害する働きがあることがわか

る。1 日浸漬試料と 1 週間浸漬試料に生じた Vm,  tN の差は試料表面に堆

積したタンパク質量により生じていると考えられ、よりタンパク質が堆

積した 1 週間浸漬試料においてアノード溶解の抑制および再不働態化の

阻害が生じている。第 3 章で述べたように、タンパク質や細胞による再

不働態化の阻害は、Ti-6Al-4V 合金でも急速ひずみ電極試験を用いて著  
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Fig. 4-6 The changes in corrosion potential until 105 cycles under cyclic 
deformation of samples immersed in simulated body fluid for 1 day, 
1 week and 1 week with cells culturing.  

Fig. 4-7 The lowest potentials until 
105 cycles under cyclic 
deformation of samples 
immersed in simulated body 
fluid for 1 day, 1 week and 1 
week with cells culturing. 

Fig. 4-8 The time when potentials 
turned to noble under cyclic 
deformation of samples 
immersed in simulated body 
fluid for 1 day, 1 week and 
1 week with cells culturing. 
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者らによって明らかにされている [20]。本研究では、このように弾性限以

下の繰返し応力下でのタンパク質や細胞による金属溶解の抑制と再不

働態化の阻害の 2 つの相反する性質を明らかにした。タンパク質や細胞

が材料表面に接着すると、不働態皮膜破壊により生じた新生面と模擬体

液の接触が妨げられる。その結果、金属溶解が妨げられると考えられる。

一方で、疲労によりき裂が発生するなどして、模擬体液がタンパク質お

よび細胞の間に流入する際には、タンパク質や細胞と材料表面の間にす

き間腐食環境が形成される。すき間内部では、溶質の拡散が阻害される

ため、溶出金属イオン濃度およびその加水分解により生成される H+イオ

ン濃度が上昇する。その結果、すき間内部の pH が低下し再不働態化が

阻害されたと考えられる [21]。  

 

4. 4 結言  

 本章では、タンパク質や細胞を含んだ模擬体液中で Type 316L ステン

レス鋼に繰返し応力を付与することで、動的環境における医療用金属材

料の溶解および再不働態化挙動に及ぼすタンパク質や細胞などの有機

物の影響を調査した。繰返し応力付与時には、腐食電位の変化に着目し、

105 サイクルまでの最低電位と再び腐食電位が貴化し始めるまでに要す

る時間を検討した。得られた結論を以下に示す。  

 

1. 材料表面に接着したタンパク質や細胞は、不働態皮膜が破壊され新生

面が露出した際の体液と新生面の接触を妨げることで、金属溶解を抑

制する。  

2. 疲労き裂の発生などによりタンパク質や細胞と試料表面の間に体液

が流れ込んだ際には、すき間環境が形成され再不働態化が阻害される。

その結果、き裂進展が促進されると考えられる。  
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第 5 章 タンパク質および細胞を含んだ模擬体液中で繰返し

応力を付与した Ti-6Al-4V 合金の長期信頼性  

 

5.1 緒言  

 生体内に金属材料を埋入する際は、溶出金属イオンによるアレルギー

反応 [1]や腐食により発生したピットやき裂が材料の長期信頼性を低下さ

せる [2 , 3]ことを考慮し、高耐食性を有する材料の選定が必要不可欠であ

る。現在、医療用金属材料として用いられている Ti 合金やステンレス鋼、

Co-Cr 合金は表面に不働態皮膜を形成するため水溶液環境で腐食により

材料劣化を引き起こすことはほとんどない [4-6]。しかしながら、生体内

は、変形や疲労、摩耗などの力学的要因と体液や細胞などの生物学的要

因が相乗作用を及ぼす複合環境である [7-10]。特に、生体内では金属材料

の降伏応力以下の繰返し応力が付与されることがほとんどであるため、

力学的要因の中でも金属疲労がインプラント破損に最も大きな影響を

及ぼす。加えて、生体内には局部腐食の発生・成長を促進させる塩化物

イオンを含んだ体液が存在するため、繰返し応力付与により不働態皮膜

が破壊された際には新生面が暴露し金属溶解および局部腐食が生じる。

よって、生体内で生じる金属材料の長期信頼性の低下の代表的な原因は

腐食疲労である [11, 12]。  

 医療用金属材料の中でも、Ti 合金は人工関節のステム部など歩行など

により降伏応力以下の繰返し応力に曝されることが多い箇所に特に用

いられている。それ故に、古くから多くの研究者により Ti 合金の機械的

性質および耐食性に関して研究が行われてきた。Niinomi は Ti 合金の降

伏応力およびヤング率に着目し、型よりも型の 2 相構造にすること

で降伏応力が著しく増大することや、型にすることでヤング率を実際

の骨に近づけられることを報告している [13]。これは、Ti 合金の力学的要
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因に対する耐性を検討した例である。また、Rondelli らや Hiromoto らに

より生物学的要因が医療用金属材料の耐食性に及ぼす影響の検討が行

われている。Rondelli らはタンパク質や細胞を含む模擬体液中ではステ

ンレス鋼の耐食性が低下することを報告しており [14]、Hiromoto らは細胞

がステンレス鋼表面を被覆することで孔食電位が低下し局部腐食が生

じやすくなることを見出している [15]。これらの結果は、生物学的要因が

医療用金属材料の耐食性を低下させる可能性を示唆しているが、生体環

境における生物学的環境という一側面しか捉えていない。医療用金属材

料の長期信頼性を検討するうえで、力学的要因と生物学的要因を複合的

に考慮した腐食疲労の研究が必要である。  

腐食疲労において、疲労き裂は常に不働態皮膜破壊により露出した新

生面上で生じる [16]。通常、不働態皮膜が破壊され新生面が露出しても、

不働態皮膜は再不働態化と呼ばれる自己再生を行い再び新生面上を被

覆する [17, 18]。純 Ti および Ti 合金は酸素との親和性が非常に強いため、

ステンレス鋼や Co-Cr 合金と比較して再不働態化が早い [19]。しかしなが

ら、第 3 章で述べたとおり、著者らは急速ひずみ電極試験法 [20, 21]を用い

て、タンパク質や細胞により再不働態化が阻害される場合があり、本来

局部腐食が生じない電位域で材料表面に形成したすべりステップに沿

って局部腐食が生じ得ることを見出した [22, 23]。生体内における繰返し変

形下においてもタンパク質や細胞による再不働態化の阻害は生じ [24] 

（第 4 章）、その際には発生した局部腐食がき裂の発生や進展を促進す

ることで材料の腐食疲労強度を低下させると考えられる [19]。しかしなが

ら、タンパク質や細胞が金属材料の腐食疲労特性に及ぼす影響は全く明

らかになっていない。その理由の 1 つとしてタンパク質や細胞を含んだ

模擬体液中で、腐食疲労試験のような長期間に渡る試験を行う際には、

模擬体液が腐敗してしまうということが挙げられる。著者らは、第 4 章
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で述べたように、細胞培養を行いながら腐食疲労試験のような長期の力

学試験を行えるシステムの開発に成功した [24]。本章では、第 3 章、第 4

章で得られた知見をもとに、タンパク質や細胞が繰返し応力下における

Ti-6Al-4V 合金のき裂発生、き裂進展および腐食疲労寿命に及ぼす影響

を検討した結果を述べる。  

 

5.2 実験方法  

5.2.1 供試材  

 本研究で用いた Ti-6Al-4V 合金の組成を Table 5-1 に示す。Ti-6Al-4V

合金の薄板をゲージ部寸法 8×4×1 mm3 の引張試験片に加工し、試料表面

を鏡面研磨し、アセトン、メタノール、蒸留水中でそれぞれ 600 秒間超

音波洗浄した。その後、模擬体液との接触を避けるためゲージ部以外を

PTFE テープで被覆した。試料を 121°C で 900 秒間オートクレーブ滅菌

した後、模擬体液（-MEM + 10 vol.% FBS）に 1 日または 1 週間浸漬さ

せた。FBS を含んだ模擬体液に浸漬する時間を変化することで、1 週間

浸漬させた試料上に堆積したタンパク質量は 1 日浸漬させた試料よりも

増加している。さらに模擬体液に浸漬させた試料表面で骨芽細胞様細胞

（MC3T3-E1）を 1 週間培養した試料も準備した。細胞播種密度は 2×104 

cells･cm-2 とし、1 週間培養することで試料ゲージ部全面を細胞が被覆し

た状態（コンフルエント）にした。試料浸漬環境および細胞培養環境は

37 °C, 5% CO2 に保持した。  

 

Table 5-1 The chemical composition of Ti-6Al-4V alloy (mass%). 
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5.2.2 繰返し応力付与（腐食疲労試験）  

 5.2.1 項で示した方法で準備した試料を用いてアミノ酸やタンパク質

を含んだ模擬体液中で繰返し応力付与（腐食疲労試験）を行った。タン

パク質を含んだ模擬体液は大気と接触することで数時間で腐敗する。し

かし、著者らが開発した装置を用いることで、溶液を劣化させることな

く細胞培養環境での腐食疲労試験を行うことが可能となった [24]。本研究

で用いた装置の概略図を Fig. 5-1 に示す。電気化学測定を可能とするた

め、3 電極セルを用いた。参照電極に Ag/AgCl（3M NaCl）、対極に Pt

ワイヤ、作用極に試料を用いている。前処理の模擬体液への浸漬、細胞

培養を終えた試料を電気化学セル内に配置し、両端を油圧式サーボパル

サ（Shimadzu Co.）にセットした後、応力比  0.1（R=0.1）、周波数 10 Hz、

最大応力 400~800 MPa の繰返し応力を付与した。付与した最大応力は

Ti-6Al-4V 合金の 0.2%耐力以下の応力である。試験中は試料の変位、応

力変化とそれに伴う腐食電位変化を測定した。  

 

 

Fig. 5-1 Schematic illustration of the cyclic deformation test apparatus.  
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5.3 結果および考察  

5.3.1 繰返し変形による金属溶解と再不働態化  

 Figure 5-2 に最大応力 500 MPa で繰返し応力を付与した際の 1 サイク

ル中（1000 サイクル目）における、試験前に-MEM + 10 vol.% FBS に 1

日浸漬させた試料 (以下、1 日浸漬試料)の変位、応力変化、腐食電位変

化を示す。第 4 章で述べた Type 316L ステンレス鋼の繰返し応力下にお

ける電位変化と同様に、Ti-6Al-4V 合金においても応力の増加とともに

試料には引張変形が加わり、不働態皮膜が破壊されるため腐食電位は低

下している。一方で、応力が低下すると、不働態皮膜の破壊が生じなく

なり、新生面上で再不働態化が生じるためアノード反応は抑制され電位

は貴にシフトした。  

 

Fig. 5-2 Changes in stress, displacement and corrosion potential in 1000th 
deformation cycle of a sample immersed in simulated body fluid for 
1 day prior to the test.  
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次に、腐食疲労が生じる過程における腐食電位の変化を検討するため、

試験開始から破断に至るまでの腐食電位変化と変位振幅の変化に注目

する。Figure 5-3 に 1 日浸漬試料に最大応力 500 MPa で繰返し応力を付

与した際の腐食電位変化および変位振幅を示す。試験開始直後から不働

態皮膜破壊が生じたために、腐食電位は 1 サイクル目に約-150 mV（vs. 

Ag/AgCl）から約-250 mV（vs. Ag/AgCl）まで低下した。しかしその後 2

サイクル目から貴にシフトし、サイクル数の増加とともに緩やかに上昇

した。変位振幅は 1 サイクル目が最も大きく、繰返し数の増加とともに

試料の加工硬化により徐々に減少した。その結果、1 サイクルごとに露

出する新生面面積が減少し、サイクル数の増加とともに新たに開始する

金属溶解は抑制された。さらに、すでに露出した新生面上では再不働態

化により金属溶解が抑制されるため、2 サイクル目以降の腐食電位が貴

にシフトしたと考えられる。また、約 104 サイクルを越えたあたりで腐

Fig. 5-3 Typical changes of corrosion potential and displacement amplitude 
until fracture of a sample immersed in simulated body fluid for 1 
day prior to the test.  
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食電位は再び低下し、その後は上昇することなく試料が破断に至るまで

低下し続けた。  

前処理として-MEM + 10 vol.% FBS に 1 週間浸漬させた試料（以下、

1 週間浸漬試料）および-MEM + 10 vol.% FBS に 1 週間浸漬させながら

表面で細胞を培養した試料（以下、細胞試料）も同様に繰返し応力付与

試験に供した。Figure 5-4(a), (b)に試験前および試験後の細胞試料表面を

ギムザ染色した光学顕微鏡像を示す。細胞試料上の細胞は、試料に破断

に至るまで応力を付与した後も試料上をくまなく覆っており、応力付与

中の電気化学反応はすべて細胞に覆われた試料表面上で生じたと考え

られる。1 日浸漬試料、1 週間浸漬試料、細胞試料に最大応力 500 MPa

で繰返し応力を付与した際の腐食電位変化を Fig. 5-5 に示す。1 日浸漬

試料の腐食電位変化は Fig. 5-3 に示した腐食電位変化と同じである。1

週間浸漬試料および細胞試料も 1 日浸漬試料と同様の腐食電位変化を示

した。よって、すべての試料において繰返し応力付与中の腐食電位変化

は 3 つの領域に分けられる。1 つ目の領域（以下、第 1 領域）では、繰

返し応力付与により腐食電位は卑にシフトする。1 日浸漬試料では 1 サ

イクル目がこれに相当し、1 週間浸漬試料および細胞試料では約 103 サ  

Fig. 5-4 Surface of the cell-cultured sample: (a)before cyclic deformation test,  
(b)after cyclic deformation test and (b’)a magnified image of (b’). 
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イクルまでが相当する。2 つ目の領域（以下、第 2 領域）では、試料の

加工硬化および新生面上での再不働態化により金属溶解が抑制され腐

食電位は貴にシフトする。3 つ目の領域（第 3 領域）では、試料の変位

振幅が変化していないにもかかわらず、腐食電位が再び卑にシフトし、

試料が破断するまで低下し続ける。本研究で付与した最大応力 400, 500, 

600, 700, 800 MPa すべての応力においてこれら 3 つの領域が認められた。 

腐食疲労の進行に伴う腐食電位変化を検討するため、繰返し応力付与

中および付与後の試料表面観察を行った。Figure 5-6 に試験中および試

験後の表面 SEM 像を示した。図中の(a)~(c)は Fig. 5-3 の(a)~(c)と対応し

ている。Figure 5-6(a)に見られるとおり、腐食電位変化が第 3 領域に入

Fig. 5-5 Typical changes of corrosion potential until fracture of samples 
immersed in a -MEM + 10% FBS for 1day or 1 week prior to 
the cyclic deformation test and immersed in a -MEM + 10 % 
FBS for 1week with cell culturing prior to the cyclic deformation 
test. 
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るまでは試料上にき裂は全く認められなかった。このことから、第 1 領

域での腐食電位の卑化および第 2 領域での貴化は新生面の露出および再

不働態化によるもので、疲労き裂の発生とは関係ないことがわかる。第

2 領域の終わり（以下、電位ピーク）より後（Fig. 5-3(b)）では、多数の

微小なき裂が観察された（Fig. 5-6(b)）。Figure 5-6(c)に破断後の試料表面

のき裂を、Fig. 5-6(c’)にき裂先端の拡大図を示す。付与した最大応力が

Ti-6Al-4V 合金の 0.2%耐力以下の応力であったにもかかわらず、き裂先

端部には塑性変形によるすべりステップが観察された。Ayyub らは降伏

応力以下の応力であっても、介在物周辺や材料の角において応力集中が

生じ局所的な塑性変形が起こると報告している [25]。SEM 像および腐食

電位変化より、電位ピークにおいて疲労き裂が発生し、き裂先端部にお

いて応力集中が生じた結果、降伏応力以下の最大応力においても塑性変

形が生じたと考えられる。また、塑性変形によりすべりステップが生じ

Fig. 5-6 SEM images of Ti-6Al-4V alloy during and after cyclic deformation: 
(a) a SEM image of sample surface before the potential peak after 
104 cycles, (b) a SEM image of sample surface after the potential 
peak, (c) a SEM image of sample surface after fracture and (c’) a 
magnified image near the crack chip. 
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た箇所では金属溶解量が急増することがこれまでの研究で明らかにな  

っている（第 2 章）。よって、き裂先端部では腐食によるき裂進展の促

進が生じたと考えられる。1 日浸漬試料、1 週間浸漬試料、細胞試料い

ずれにおいても 3 領域での腐食電位変化が認められ試料は破断に至った

が、Fig. 5-3 に見られるように第 1 領域における腐食電位の降下幅や各

領域に費やした時間は試料ごとに異なった。  

 

5.3.2 模擬体液中における Ti-6Al-4V 合金の腐食疲労寿命  

 Figure 5-7 に 1 日浸漬試料、1 週間浸漬試料、細胞試料に-MEM + 10 

vol.% FBS 中で繰返し応力を付与した際の各試料の腐食疲労寿命（S-N

曲線）を示す。図からわかるとおり、腐食疲労寿命は繰返し応力を付与

する前の模擬体液への浸漬条件に大きく影響される。すべての最大応力

Fig. 5-7 The fatigue lives of samples immersed in a -MEM + 10% FBS for 
1day or 1 week prior to the cyclic deformation test and immersed in 
a -MEM + 10% FBS for 1week with cell culturing prior to the 
cyclic deformation test.  
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において、最も腐食疲労寿命が長かったのは 1 日浸漬試料であり、浸漬

期間を増加させることで腐食疲労寿命は低下した（1 週間浸漬試料）。さ

らに、最も腐食疲労寿命が短かったのは細胞試料であった。これらの結

果から、試料上に接着したタンパク質や細胞が Ti-6Al-4V 合金の腐食疲

労寿命を低下させることが明らかとなった。  

 Figure 5-3, Fig. 5-6 に示したとおり、電位ピークより前では疲労き裂は

確認されず、電位ピークより後の領域では小さなき裂が多数確認されて

いる。ここから、第 1 領域および第 2 領域は疲労き裂が発生するまでの

期間であり、第 3 領域はき裂進展が生じる期間であると定義できる。腐

食電位変化に基づくき裂発生の定義は過去にも応力腐食割れ（SCC）や

Fig. 5-8 The number of cycles until 
crack initiation of samples 
immersed in a -MEM + 10% 
FBS for 1day or 1 week prior 
to the cyclic deformation test 
and immersed in a -MEM + 
10% FBS for 1week with cell 
culturing prior to the cyclic 
deformation test. 

Fig. 5-9 The number of cycles after 
crack initiation until fracture of 
samples immersed in a -MEM 
+ 10% FBS for 1day or 1 week 
prior to the cyclic deformation 
test and immersed in a -MEM 
+ 10% FBS for 1week with cell 
culturing prior to the cyclic 
deformation test. 
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腐食疲労の研究で行われている [26, 27]。よって、Fig. 5-7 の各試料の腐食

疲労寿命はき裂発生までに費やした時間とき裂進展に費やした時間に

分割することができる。Figure 5-8 に試験開始から電位ピークまでの時

間、すなわちき裂発生に費やした時間を、Fig. 5-9 に電位ピークから破

断に至るまでの時間、すなわちき裂進展に費やした時間を試料ごとにプ

ロットした。Figure 5-8 に示すように、き裂発生に費やした時間は 1 日

浸漬試料が最も短くなり、ついで 1 週間浸漬試料で細胞試料の時間が最

も長くなった。これは試料上に接着したタンパク質や細胞がき裂発生を

抑制したことを表している。一方で、Fig. 5-9 より、き裂進展に要した

時間は 1 日浸漬試料が最も長くなり、ついで 1 週間試料で細胞試料の時

間が最も短かった。このことから、試料上に接着したタンパク質や細胞

はき裂の進展を促進させることがわかる。すなわち、タンパク質や細胞

はき裂の発生のみならず、き裂の進展にも影響を及ぼすことが明らかと

なった。  

Figure 5-10 にタンパク質や細胞が金属材料表面に接着し、繰返し応力

が付与された際の電気化学挙動のモデル図を示す。腐食電位変化におけ

る第 1 領域および第 2 領域では疲労き裂が発生していないため、不働態

皮膜破壊は主に弾性変形によって引き起こされる。すでに述べたとおり、

Ti-6Al-4V 合金の不働態皮膜は弾性域でも破壊されることが明らかとな

っている（第 2 章、第 3 章）。さらに、介在物や試料の角など応力集中

を生じやすい部分では局所的な塑性変形も生じたと考えられる [25]。不働

態皮膜が破壊されると新生面が模擬体液と接触し、金属溶解が生じる。

しかしながら、Fig. 5-10(a)に示したように、タンパク質や細胞が試料表

面に接着した際には新生面と体液との接触がタンパク質や細胞により

妨げられる。よって、金属溶解は抑制されると考えられる。Figure 5-3

に見られるように、第 1 領域における腐食電位の降下幅が、細胞試料で
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アノード反応: M → Mn+ + ne-                ････････（5-1） 
カソード反応: 2H2O + 4e- + O2 →  4OH-           ････････（5-2） 

最も小さく、1 日浸漬試料で最も大きくなったことからもタンパク質や

細胞により金属溶解が抑制されたことが明らかである。  

また、タンパク質や細胞によるき裂発生の抑制のもう 1 つの原因とし

てカソード反応の抑制が挙げられる。不働態皮膜が破壊され金属溶解が

生じた際、発生した電子を消費するために酸素還元が起こる（式 5-1, 5-2）。 

タンパク質や細胞が試料表面を覆うことで溶液中の溶存酸素の試料表

面への拡散が阻害されカソード反応が抑制、結果としてアノード反応で

ある金属溶解も抑制されたと考えられる。  

 

Fig. 5-10 (a): The model of metal dissolution when proteins and cells 
adhering on the metal surface before crack initiation.  
(b): The model of metal dissolution when proteins and cells 
adhere on the metal surface after crack initiation.  
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第 2 領域では、疲労硬化により試料の変位振幅は徐々に減少した。こ

れにより金属溶解は抑制され、同時に開始した再不働態化が金属溶解を

さらに抑制した結果、腐食電位が上昇したと考えられる。Figure 5-5 よ

り 1 週間浸漬試料および細胞試料では 1 日浸漬試料よりも第 2 領域の開

始が遅れていることがわかる。第 4 章で述べたとおり、繰返し応力下に

おいてタンパク質や細胞は再不働態化を阻害することが明らかになっ

ており、Ti-6Al-4V 合金でもステンレス鋼同様、再不働態化の阻害が腐

食電位変化に現れたと考えられる。  

疲労き裂が発生した後の第 3 領域では、これまで溶液との接触が妨げ

られていた新生面に疲労き裂が発生し、き裂内部に模擬体液が流入する。

その結果、き裂の内壁とタンパク質および細胞に囲まれた空間はすき間

腐食環境となる。すき間内部においては溶質の拡散の阻害、加水分解に

よる H+イオンの増加、金属溶解度の上昇が起こるため、金属溶解が促進

され再不働態化は阻害される [22, 23] （第 3 章）。その結果、Fig. 5-10(b)に

示したようにき裂進展の促進が生じたと考えられる。  

本研究では、材料表面に接着したタンパク質や細胞が Ti-6Al-4V 合金

の腐食疲労寿命に及ぼす影響を検討した。タンパク質や細胞は金属溶解

を抑制する一方で、再不働態化を阻害する働きがあることが明らかとな

った。繰返し応力付与初期においては金属溶解を抑制することで疲労き

裂発生を抑制するが、疲労き裂が発生した後はき裂内部に体液が流れ込

みすき間腐食環境を形成することでき裂の進展を促進する。金属材料に

おいて、疲労き裂は疲労寿命の初期に発生し、破断までの時間の大半が

き裂の進展に費やされることが知られている [29]。Figure 5-7 より、タン

パク質や細胞を接着させることで Ti-6Al-4V 合金の疲労寿命は低下した

が、これはタンパク質や細胞による再不働態化の阻害、すなわちき裂進

展の促進がより強く作用した結果であると考えられる。  
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5.4 結言  

 本章では電気化学的測定法を用いてタンパク質や細胞を含んだ模擬

生体環境における Ti-6Al-4V 合金の溶解、再不働態化、疲労き裂の発生

や進展、腐食疲労寿命を検討した結果を述べた。試料の腐食電位変化か

ら、Ti-6Al-4V 合金の腐食疲労寿命をき裂発生までの時間とき裂進展に

要した時間に分割することに成功した。そして、材料表面に接着したタ

ンパク質および細胞が疲労き裂の発生と進展両方に影響を及ぼすこと

を明らかにした。得られた結論は以下のとおりである。  

 

1. 繰返し応力付与中、不働態皮膜破壊により新生面は体液に暴露し金属

溶解が生じるため、腐食電位は卑にシフトする。しかしながら、材料

の加工硬化および再不働態化により金属溶解は抑制されるため、腐食

電位は貴にシフトし徐々に繰返し応力付与前の電位にまで回復する。 

2. 腐食疲労き裂が発生した際には、き裂により生じた新生面が体液と接

触するため金属溶解が生じ腐食電位は降下する。腐食疲労き裂が発生

するとき裂先端部において応力集中が生じるため、き裂は進展し腐食

電位は破断まで降下し続ける。  

3. 材料表面に接着したタンパク質や細胞は、材料表面と繰返し応力によ

って露出した新生面との接触を妨げることで金属溶解を抑制する。結

果として、腐食疲労き裂の発生が抑制される。  

4. 繰返し応力を受け続けることで、腐食疲労き裂がタンパク質や細胞の

下で発生する。き裂とタンパク質や細胞で囲まれた空間には体液が流

れ込みすき間腐食環境となるため、再不働態化が阻害される。結果と

して腐食疲労き裂の進展は促進される。  
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5. 表面にタンパク質や細胞が接着した Ti-6Al-4V 合金に体液中で繰返し

応力が付与された際には、き裂発生の抑制とき裂進展の促進の相反す

る 2 つの影響が現れるが、Ti-6Al-4V 合金においては疲労寿命の大半

をき裂進展が占めるため、再不働態化の阻害すなわちき裂進展の促進

が強く働き腐食疲労寿命は低下する。  
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第 6 章 模擬生体環境で Type 316L ステンレス鋼に発生した 

疲労き裂の結晶学的解析 

 

6.1 緒言 

生体内は体液や生体組織などの生物学的要因と運動などによる力学的負荷

が組み合わさった複合環境であり[1-4]、力学的要因の中でも、金属材料の降伏

応力以下の繰返し応力がインプラント材料に付与される負荷のほとんどであ

るため、インプラント破損の代表的な原因は腐食疲労である[5, 6]。インプラン

ト材の腐食疲労破壊に関する研究が始まったのは 1970 年代前半である[7]。し

かし、模擬生体環境として溶液にリンゲル液などの無機成分のみを含む環境

が用いられたのみで、構造材料評価の域を超えてはいなかった。2000 年代に

入り、ようやく生体内を生物学的要因と力学的要因の複合環境として捉え、

動的環境下において生体組織が材料に及ぼす影響が検討され始めた。Mischler

らはタンパク質を含んだ模擬体液中での Ti-6Al-4V 合金の摩耗特性評価に成

功している[8]。しかし、タンパク質および細胞を含んだ模擬生体環境におけ

るインプラント材料の腐食疲労特性、疲労き裂の発生、疲労き裂の進展を検

討した例はほぼない。 

金属材料の疲労破壊は、繰返し応力のサイクル数の増加とともに材料表面

に塑性変形が蓄積し、き裂が発生、さらにき裂の進展、最後に破断というプ

ロセスをたどる。生体内で付与される応力はほとんどの場合が弾性変形域を

超えない低い応力であるが、材料表面に存在する介在物や傷の周囲、材料の

角では応力集中が生じわずかな塑性変形が発生する。この塑性変形は繰返し

サイクル数の増加とともに蓄積され、材料表面上に突出しと入り込みと呼ば

れる凹凸を形成する。この凹部分でさらなる応力集中が生じることで疲労き

裂が発生する[9]。水溶液腐食環境では、各サイクルでの不働態皮膜破壊によ

る新生面上での金属溶解および疲労き裂発生後のき裂内部における腐食が腐
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食疲労寿命を低下させる要因となる[10]。生体内では体液に含まれる塩化物イ

オンやマクロファージ、タンパク質や細胞が腐食を促進させるため[11-13]、腐

食疲労寿命はさらに低下する（Fig. 6-1）。著者らはこれまで、試験片に接着し

た細胞が再不働態化（酸化物皮膜の自己再生）を阻害し、金属溶解を促進す

ることで腐食疲労寿命を低減させることを明らかにした（第 3 章、第 4 章、

第 5 章）。しかし、多結晶体である金属材料の表面のどこで疲労き裂が発生す

るのか、すなわち結晶粒ごとの疲労き裂の発生しやすさは、これまで用いて

きた電気化学的な手法では決定できない。 

そこで本章では、結晶のすべり方向に着目した。Type 316L ステンレス鋼は

fcc 構造を有するため、1 つの結晶粒に互いに等価である 12 のすべり系が存在

する。単結晶では、12 のすべり系のうち最も変形の生じやすいすべり系です

べりが生じ、疲労き裂が発生する[14]。しかし、多結晶では周囲の結晶の影響

により応力状態が変化する。その結果、疲労き裂が発生する条件は単結晶と

比較して複雑になる[15]。さらに、表面が水溶液と接している場合には腐食が

生じる。インプラント材料の腐食疲労き裂の発生メカニズムを、多結晶体の

すべりと腐食を複合的にとらえた観点から検討した例はいまだ報告されてい

ない。本章では、体液中に含まれるタンパク質や試料表面に接着した細胞が

疲労き裂の発生に及ぼす影響を、結晶粒のすべり系と金属溶解の観点から検

討した結果を述べる。 

 

Fig. 6-1 Model of crack initiation in body environment. 
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6.2 実験方法 

6.2.1 供試材 

本研究で用いた Type 316L ステンレス鋼の化学組成を Table 6-1 に示す。

SUS316L ステンレス鋼薄板をゲージ部寸法 8×4×1 mm3 の引張試験片に加工し、

試料表面を鏡面研磨し、アセトン、メタノール、蒸留水中でそれぞれ 600 秒

間超音波洗浄した。その後、ゲージ部以外を PTFE テープで被覆し、121°C で

900 秒間オートクレーブ滅菌した。その後、(1)大気中で繰返し応力を付与す

るため、前処理を行わない試料（大気中試料）、(2)模擬体液（-MEM （Minimum 

Essential Medium, MP Biomedicals））に 1 週間浸漬させた試料（-MEM 試料）、

(3)-MEM + 10 vol.% FBS（Fetal Bovine Serum）に浸漬させた試料表面で骨芽

細胞様細胞（MC3T3-E1）を 1 週間培養した試料（細胞試料）の 3 種類の試料

を作製した。細胞播種密度を 2×104 cells･cm-2 とし、1 週間培養することで試

料ゲージ部全面を細胞が被覆した状態（コンフルエント）にした。試料浸漬

環境および細胞培養環境は 37 °C, 5% CO2 に保持した。 

 

6.2.2 繰返し応力付与試験 

 6.2.1 項で準備した試料を用いて繰返し応力付与試験を行った。模擬体液へ

の浸漬、細胞培養を終えた試料は、前処理時と同種類の模擬体液で内部を満

たした電気化学セル内に配置し、両端を油圧式サーボパルサ（Shimadzu Co.）

にセットした。前処理を行わなかった試料は、大気中でサーボパルサに固定

した。その後、試料に応力比 0.1（R=0.1）、周波数 10 Hz、最大応力 300 MPa、

繰返しサイクル数 107 回の繰返し応力を付与した。付与した最大応力は Type 

Table 6-1 Chemical composition of type 316L stain steel. 
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316L ステンレス鋼の 0.2%耐力以下の応力であり、いずれの試料も疲労限の目

安とされる 107 サイクル後も破断には至っていない。 

 

6.2.3 電子線後方散乱回折法（EBSD）を用いた結晶方位解析 

6.2.3.1 EBSD（Electron Back Scatter Diffraction）の概要 

EBSD は SEM 内で約 70°傾斜した試料に電子線を照射した際に、電子線後

方散乱回折により発生する反射電子回折模様（Kikuchi パターン）を蛍光スク

リーンに投影して TV カメラなどで取り込み、さらに Kikuchi パターンの指数

付けにより照射点における結晶方位を決定して試料のミクロ組織等を調べる

手法である。EBSD の利点として、結晶方位情報とともに試料表面の地理的

情報を得られることが挙げられる。試料表面の 1 点に電子線を入射すること

により、EBSD 像が得られ、一定間隔で試料表面に電子線を走査させること

で測定面内の結晶粒の方位情報のマッピングが可能である。これは 1993 年に

Adams らによって提唱された Orientation Imaging Microscopy（OIM）という概

念であり[16]、OIM により試料表面のひずみの蓄積やすべり、き裂の解析が可

能となった。 

 

6.2.3.2 EBSD 測定 

試料の結晶方位解析は、FE-SEM（日本電子製、JSM-7001FA）に組み込ま

れた EBSD 装置（EDAX-TSL 製、OIM Crystallography）を用いて行なった。

繰返し応力付与後、試料からゲージ部を切り出し、アセトン、メタノール、

蒸留水中でそれぞれ 600 秒間超音波洗浄した。細胞試料においては Trypsin, 

EDTA･2Na を用いて試料表面の細胞を剥がし、その後アセトン、メタノール、

蒸留水中で超音波洗浄した。EBSD 測定条件は加速電圧を 25 kV とした。測

定範囲は 250×250 m、ステップサイズは 0.5 m で行い、同一の試料表面で

6 箇所測定を行った。EBSD 測定後、同領域の SEM 像を取得し（Fig. 6-2）、



 93

EBSD 測定結果から得られる逆極点図（Inverse Pole Figure, IPF map, Fig. 6-3）

と重ね合わせることにより、疲労き裂が生じた結晶粒における結晶粒のすべ

り方向を同定し、結晶方位解析を行った。また、解析には TSL 社の解析ソフ

トである OIM-Analysis ver. 5.3 を用いた。 

 

6.3 結果および考察 

6.3.1 各繰返し応力環境におけるき裂の発生頻度 

 Figure 6-4 に 107 サイクル繰返し応力を付与した各試料の 1 mm2 あたりに観

察されたき裂数を示す。大気中で応力付与した試料に観察されたき裂が最も

少なく、-MEM 試料では大気中試料と比較して約 1.5 倍のき裂が観察された。

さらに細胞試料で観察されたき裂が最も多く、大気中と比較して約 3 倍であ

った。溶液中で応力を付与された際には不働態皮膜が破壊され新生面から金

属溶解が生じる。よって、-MEM 試料および細胞試料ではき裂数が増加した

と考えられる。さらに細胞試料においては、第 4 章、第 5 章で述べたとおり

再不働態化の阻害によるき裂進展の促進が生じたため、き裂数が増加したと

考えられる。 

 

Fig. 6-2 An example of a crack initiated 
on Type 316L stainless steel. 

 

Fig. 6-3 An example of IPF map based on 
EBSD measurement. 
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6.3.2 き裂の発生数と結晶粒のすべりやすさの関係 

 本研究では繰返し応力付与試験後の試験片表面の EBSD 解析を行った。IPF

マップにおいて結晶方位差が 15 ﾟ以下の粒界は低角度粒界として無視し、15 ﾟ

以上の粒界を結晶粒界と定義した。き裂の発生しやすさと結晶粒のすべりの

関係を検討するため、き裂が観察された結晶粒のすべり系を以下の手順で決

定した。 

(1)EBSD 測定により得られた IPF マップより、き裂が発生した結晶粒の結晶

格子の試料表面に対する回転角度（orientation）を決定。 

(2)回転角度から回転行列を求め、各結晶粒の 4 種類のすべり面を決定。 

(3)応力軸とすべり面のなす角から Schmidt factor（※1）を算出し、結晶粒そ

れぞれが有する 12 のすべり系のうち、最大の Schmidt factor を有するすべ

り系を第 1 すべり系、2 番目に大きな Schmidt factor を有するすべり系を第

2 すべり系、・・・n 番目に大きな Schmidt factor を有するすべり系を第 n す

べり系として順序付け。 

 

Fig. 6-4 The number of cracks per mm2 initiated on the sample surface. 
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=cos･cos ･･･････････（） 
 

(4)各すべり系ですべりが発生した際に、表面に形成されるすべり線と応力軸

のなす角度を Slip angle と定義し（Fig. 6-5）、SEM 像より得られた Crack 

angle と最も近い Slip angle を有するすべり系を実際にすべりが生じたすべ

り系と決定。 

 

（※1）Schmid factor 

すべり面に作用する臨界せん断応力は 

で表される。（ 臨界せん断応力、 応力、 応力軸とすべり面法線のなす角

度、 応力軸とすべり方向のなす角度） 

この時、cos･cosを Schmid factor と呼び、そのすべり面を有する結晶粒のす

べりやすさを表す（Fig. 6-6）。 

 

Fig. 6-5 Schematic illustration of 
slip angle. 

 

Fig. 6-6 Schematic illustration of 
the relationship between stress axis 
and slip direction. 
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結晶構造が fcc 構造をとる単結晶金属では、結晶粒中の Schmid factor が最も

大きいすべり系が変形の起点となる。しかし、多結晶金属では隣接する結晶

粒により必ずしも Schmid factor が最大のすべり系ですべりが生じるわけでは

ない。そこで本研究では、発生したき裂から運動したすべり系を特定し、そ

のすべり面における Schmid factor を新たに計算した。 

 Figure 6-7 に、Schmid factor と、き裂数が全き裂数に対して占める割合の関

係を示す。大気中試料では、70%以上のき裂が Schmid factor 0.4~0.5 の結晶粒

において観察され、残りのき裂もほとんどが Schmid factor 0.3~0.4 の結晶粒で

観察された。このことは、大気中で繰返し応力が付与された際には、大多数

のき裂はすべりの生じやすいすべりを有する結晶粒で生じる、すなわち疲労

Fig. 6-7 Crack ratio with different 
Schmid factors on type 316L 
stainless steel deformed 
cyclically: (a) in the air, (b) 
in -MEM, (c) with cells. 
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き裂の発生が力学的要因のみに起因することを意味している。一方で、

-MEM 試料および細胞試料では、大気中試料と比較して観察されたき裂数は

多いが、Schmid factor 0.4~0.5 の結晶粒で観察されたき裂は全体の約 40%であ

り、大気中試料と比較して Schmid factor 0~0.3 の結晶粒で観察されたき裂の割

合が多い。この結果から、塩化物を含んだ中性溶液中で繰返し応力が付与さ

れた際には、力学的要因のみならず新生面における腐食が作用し、相対的に

すべりの生じにくい結晶粒でも疲労き裂を発生し得ることが明らかとなった。 

 さらに結晶のすべりやすさと疲労き裂の関係を検討するため、Schmid factor

とき裂の発生率の関係（Fig. 6-7）のうち、第 1 すべり系ですべりが生じた結

晶粒で観察されたき裂を黒色で示した（Fig. 6-8）。また、第 2 すべり系ですべ

りが生じた結晶粒で観察されたき裂を濃い灰色で示した（Fig. 6-9）。いずれの

試料においても Schmid factor が大きい結晶粒では、ほぼ第 1 すべり系もしく

は第 2 すべり系ですべりが生じ、き裂が発生したことがわかる。特に、大気

中試料で観察されたき裂は、ほぼ全てが第 1 または第 2 すべり系で生じてい

た。一方、-MEM 試料および細胞試料の Schmid factor 0~0.3 の結晶粒では第

1 または第 2 すべり系ですべりが生じない場合が多く、特に細胞試料では第 3

すべり系以降のすべり系ですべりが生じた結晶粒においても多くのき裂が観

察された。これらのことから、多結晶金属では Schmid factor が最大ではない

系であってもすべりを生じ、さらに腐食環境では、そのようなき裂の発生数

が多いことが明らかとなった。 
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Fig. 6-8 Crack initiated on the first slip system ratio with different Schmid 
factors on type 316L stainless steel deformed cyclically: (a) in 
the air, (b) in -MEM, (c) with cells. 
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Fig. 6-9 Crack initiated on the second slip system ratio with different Schmid 
factors on type 316L stainless steel deformed cyclically: (a) in the air, 
(b) in -MEM, (c) with cells. 
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6.3.3 き裂発生とすべり方向の関係 

 き裂が観察された結晶粒のすべり方向がき裂の発生に及ぼす影響を検討す

るため、すべり方向を（式 6-2）のように 2 成分に分解した。 

Figure 6-10 に示すように、ベクトル a はすべり方向のき裂開口線に平行なベ

クトル成分、すなわち、試料表面に平行なベクトル成分を表している。また、

図中のベクトル b はすべり方向のき裂開口線に垂直なベクトル成分、すなわ

ち、試料内部方向へのベクトル成分を表している。Figure 6-11 に、き裂が観

察された結晶粒のSchmid factorとベクトル bの係数 tの関係をプロットした。

大気中試料においては、き裂の大多数は t 値の大小にかかわらず Schmid factor

の大きな結晶粒で観察された。一方、-MEM 試料では、Schmid factor の大き

な結晶粒でき裂は多く観察されたが、加えて t 値が 1 に近い場合に Schmid 

factor の小さな結晶粒でもき裂が観察された。t 値が 1 に近いほど、すべりは 

 

Fig. 6-10 Schematic illustration of the definition decomposing the slip direction 
vector on the slip plane. 

 

（6-2） 
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Fig. 6-11 Distribution of vertical component vs. Schmid factor on the slip plane 
that initiates of the cracks obtained for type 316L stainless steel 
deformed cyclically: (a) in the air, (b) in-MEM, (c) with cells. 
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結晶粒内部方向へと生じ、より多くの新生面が露出したことになる。細胞試

料においては、-MEM 試料と同様の傾向が認められ、t 値の大小にかかわら

ず Schmid factor の大きな結晶粒でき裂が多く観察され、t 値が 1 に近い場合に

Schmid factor の小さな結晶粒でもき裂が観察された。さらに、t 値が 0.6~0.8

の相対的に小さな領域においてもき裂の発生が認められた。これらの結果よ

り、大気中および溶液中で繰返し応力を付与された Type 316L ステンレス鋼

に発生する疲労き裂は Fig. 6-12 に示すような 3 通りに分けられる。 

(1)Fig. 6-12(a)に示すように、Schmid factor が大きい(=力学的に変形しやすい)

結晶粒で生じる疲労き裂。大気中、溶液中にかかわらず、最も変形量の大

きな結晶粒で塑性変形を起点として発生する。 

(2)Fig. 6-12(b)に示すように、Schmid factor が相対的に小さくても生じる疲労

き裂。 

第 3 すべり系以降のすべり系ですべりが試料内部方向に生じた際に、不働

態皮膜破壊により暴露された新生面上で生じた局部腐食を起点として応力

集中しき裂が発生する。 

(3)Fig. 6-12(c)に示すように、不働態皮膜破壊により暴露された新生面上にタ

ンパク質や細胞などの生体由来の高分子が接着している際に生じる疲労き

裂。第 4 章で述べたとおり、試料表面に接着したタンパク質や細胞はすき

間腐食環境を形成することで Type 316L ステンレス鋼の再不働態化を阻害

する。その結果、より局部腐食が生じやすくなり、-MEM 試料と比較し

て t 値の小さな結晶粒でもき裂が発生したと考えられる。 
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Fig. 6-12 Model of crack initiation in the situation of type 316L stainless steel 
deformation: (a) in the air, (b) in -MEM, (c) with cells. 
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6.4 結言 

 本章では、fcc 構造を有する Type 316L ステンレス鋼に大気中および模擬生

体環境中で繰返し応力を付与し、生体内におけるステンレス鋼の腐食疲労き

裂の検討を行った。その際、結晶粒のすべりやすさおよびすべり方向に着目

し、き裂の発生条件について以下の結論を得た。 

 

1. 大気中では Schmid factor の大きな結晶粒、すなわち変形が生じやすい結晶

粒において疲労き裂が発生する。 

2. 模擬体液中では、上記の条件に加え、相対的に Schmid factor の小さな結晶

粒でも新生面が多く露出するように変形した際、すなわち材料内部方向へ

すべりが生じた際に疲労き裂が発生する。 

3. 試料上にタンパク質や細胞が接着することでタンパク質や細胞と材料表面

の間がすき間腐食環境となるため、新生面が露出した際の再不働態化が阻

害され、さらにき裂数は増加する。 
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第 7 章 Type 316L ステンレス鋼表面への自己組織化ナノホール構造の

生成による細胞親和性向上と金属溶解抑制 

 

7.1 諸言 

生体材料には金属・合金やセラミックス、高分子が用いられている。金属

材料は生体適合性や生体機能性ではセラミックスや高分子より劣るものの、

優れた機械的性質を有するためインプラント材料の 80%以上を占めている[1]。

近年、金属材料の機能性向上のため、様々な研究が行われており、その中で

も機械的性質を損なわず、性質の向上や新たな機能の付与が可能な表面処

理・改質が盛んである[2-4]。2007 年に Schmuki らが陽極酸化法により作製した

約 15 nm の直径を有する TiO2 ナノチューブ上で、鏡面試料上と比較して細胞

活性が向上することを報告した[5]。この研究により、材料表面のマイクロス

ケールの凹凸のみならず、ナノスケールの凹凸が細胞活性に影響を及ぼすこ

とが明らかとなった。しかし、TiO2 ナノチューブは、チューブ全体が酸化物

で構成されているため脆く、引張圧縮、摩耗、曲げ、疲労、腐食、腐食疲労

など様々な外的因子に晒される生体内では破壊が懸念されるため、使用部位

が限定される。一方、著者らのグループは、新たなナノスケール表面処理と

して、医療用金属材料として広く使用されている Type 316L ステンレス鋼表

面に陽極酸化法を用いて規則正しいナノホール配列を生成することに成功し

ている[6, 7]。ナノホールは約 20~200 nm のナノオーダーの直径を有しており、

金属基板に直接発現するため、優れた生体適合性と耐久性を兼ね備えること

が期待される。 

そこで本章では、ナノホールを形成した試料上での細胞培養を行うととも

に、試料に模擬体液中で応力を付与することで、生体内におけるナノホール

表面の細胞活性評価と溶解・再不働態化挙動、疲労挙動の検討を行った結果

を述べる。 
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7.2 実験方法 

7.2.1 ナノホール表面の生成 

 本研究で用いた Type 316L ステンレス鋼の化学組成を Table 7-1 に示す。本

研究では、表面にナノホール構造を有する Type 316L ステンレス鋼の細胞活

性評価と溶解・再不働態化および疲労寿命評価を行うため、陽極酸化法を用

いて試料表面にナノホール構造を生成した。細胞増殖試験に用いる試料形状

は円盤状とし、溶解・再不働態化および疲労寿命評価には引張試験片を用い

た。対極に Pt 板を用い、溶液: 2.01 M NaClO4+エチレングリコール、電解電圧: 

20, 30, 40 V、掃引速度: 1 V/s、保持時間: 300 s の条件で陽極酸化を行うことで、

試料表面にナノホール構造を生成した。Type 316L ステンレス鋼表面上に生成

したナノホール構造の例として、電解電圧 40 V で陽極酸化を行った際に得ら

れたナノホール構造の SEM 像を Fig. 7-1(a)に示す。 

Fig. 7-1 SEM images of Type 316L stainless steel surface: 
(a) before elongation, (b) after elongation. 

Table 7-1 Chemical composition of Type 316L stainless steel. 
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7.2.2 細胞増殖試験 

 試料表面での細胞活性を検討するために細胞増殖試験を行った。細胞培養

には 24 well マルチプレートを用いた。直径 15.5 mm、厚さ 1 mm の円盤状に

切り出した Type 316L ステンレス鋼薄板を、(1)電解電圧 20 V でナノホールを

作製した試料(以下、20 V ナノホール試料)、(2) 電解電圧 30 V でナノホール

を作製した試料(以下、30 V ナノホール試料)、(3)電解電圧 40 V でナノホール

を作製した試料(以下、40 V ナノホール試料)、(4) 機械研磨により鏡面とした

試料(以下、機械研磨試料)の 4 種類に加工した。各種表面処理を施した試料を、

アセトン、メタノール、蒸留水中でそれぞれ 300 s ずつ超音波洗浄した後、オ

ートクレーブ処理(121 °C、900 s)した。その後、初期細胞密度が 5000 個/cm2

になるように骨芽細胞様細胞(MC3T3-E1)を播種した。培養期間は 4 日間とし、

染色後の細胞数を計測することにより、試料表面の細胞活性を検討した。計

測の際には、細胞の接着した試料をプレートから取り出し、細胞をメタノー

ルで固定後、ギムザ染色した。染色後は光学顕微鏡で試料表面を観察し、細

胞数を計測した。 

 

7.2.3 急速ひずみ電極試験 

 Type 316L ステンレス鋼の薄板を放電加工により引張試験片(ゲージ部寸法

15×4×1 mm3)に加工した後、(1)20 V ナノホール試料、(2)40 V ナノホール試

料、(3)機械研磨試料および(4)電解研磨により鏡面とした試料(以下、電解研磨

試料)の 4 種類の表面処理を行った。陽極酸化および電解研磨の際には、ゲー

ジ部以外を PTFE テープで被覆し、絶縁した後、ゲージ部のみに電解処理を

施した。電解研磨は、溶液: 42 vol.%リン酸+47 vol.%グリセリン+11 vol.%蒸留

水、電流密度: 0.5 A/cm2、電解時間: 600 s の条件で行った。前述の 4 種類の試

料をアセトン、メタノール、蒸留水中でそれぞれ 600 s ずつ超音波洗浄した後、

オートクレーブ処理(121 °C、900 s)し、-MEM + 10 vol.% FBS に 1 日浸漬し
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た後、試験に供した。浸漬後の試料を電気化学セル内に設置し、電気化学セ

ル内部を + 10 vol% FBS で満たした後、溶液を 37 °C に保持し 1 時間

5% CO2, 20% O2, 75% N2 の通気および腐食電位測定を行った。腐食電位測定

開始から 1 時間後、その時点での腐食電位で試料を定電位分極し、試料に油

圧式サーボパルサ(Shimadzu Corporation)を用いて 4%, 0.67 /s の急速引張ひず

みを付与した。ひずみ付与中およびひずみ付与停止後のアノード電流変化、

ひずみ変化、応力変化をそれぞれ測定した。また、ひずみ付与後の試料表面

を FE-SEM を用いて観察した。 

 

7.2.4 疲労試験 

 生体内では腐食以外に歩行などによる力学的負荷が常にかかる。表面にナ

ノホール構造を生成した Type 316L ステンレス鋼の疲労強度を検討するため、

大気中で繰返し応力を付与した。Type 316L ステンレス鋼の薄板を放電加工に

より引張試験片(ゲージ部寸法 8×4×1 mm3)に加工した後、(1)40 V ナノホー

ル試料、(2)機械研磨試料、(3)電解研磨試料の 3 種類の表面処理を行った。こ

れらの試料をアセトン、メタノール、蒸留水中でそれぞれ 600 s ずつ超音波洗

浄した後、オートクレーブ処理(121 °C、900 s)し試験に供した。疲労試験では、

応力比 0.1(R=0.1)、周波数 10 Hz、最大応力 500, 525, 550 MPa の繰返し応力を

付与し、107 サイクルまでを疲労試験を行った。 

 

7.2.5 統計学的手法 

 本研究では、細胞増殖試験および急速ひずみ電極試験においてサンプル数

を n=3 とし、グループ間の有意差を Student の t 検定を用いて統計学的に算出

した。その際、t 検定に先んじて F 検定(等分散性の検定)を行うことで、等分

散性が仮定できるデータ群と等分散性が仮定できないデータ群(Whelch の検

定)に分け、各データに適した t 検定を選択し、両側検定を実施した。なお、
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有意水準は p=0.05 とし、p<0.01 で特に強い有意差とした。 

 

7.3 結果および考察 

7.3.1 ナノホール表面における細胞挙動 

 Figure 7-2 に 20 V ナノホール試料、30 V ナノホール試料、40 V ナノホール

試料および機械研磨試料表面上で骨芽細胞様細胞を 4 日間培養した後の細胞

密度を示す。20 V ナノホール試料上の細胞密度が、他の試料上の細胞密度と

比較して有意に増大した。このことから、TiO2 ナノチューブと同様に、ステ

ンレス鋼においても特定の径を有するナノホール配列上で細胞活性の向上が

可能であることが明らかとなった。Figure 7-3 に各電解電圧で陽極酸化処理を

行った際にステンレス鋼表面に生成されるナノホールの平均直径および平均

深さを示す。細胞活性の向上が認められた 20 V ナノホール試料のナノホール

の平均直径は約 20 nm であり、これは Schmuki らが報告した、細胞活性を向

Fig. 7-2 Cell density of MC3T3-E1 cells cultured for 4 days on nanohole surface 
and mechanically polished surface of Type 316L stainless steels. 
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上させる TiO2 ナノチューブの平均直径が約 15 nm であることとほぼ一致する

[5]。Schmuki らは、TiO2 ナノチューブの平均直径が小さいほど試料の表面積が

増大するため、接着タンパク質であるインテグリンの接着サイトが増大し、

細胞活性が向上したと考察している。ナノホール表面においても、平均直径

の小さなナノホールが得られる 20 V ナノホール試料において、インテグリン

の接着サイトが増大した結果、細胞活性が向上したと考えられる。 

 

7.3.2 ナノホール表面を生成した Type 316L ステンレス鋼の急速ひずみ付与に

伴う溶解・再不働態化 

 急速ひずみを付与した後の 40 V ナノホール試料の表面 SEM 像を Fig. 7-1(b)

に示す。すべりステップ形成箇所においてナノホールの破壊が認められたが、

それ以外の箇所では破壊は認められず、動的環境においてもほとんどのナノ

ホールは形状を維持していることが明らかとなった。すべりステップはナノ

ホールの凹部分に発生していた。ナノホールの凹部分で応力集中が生じたた

めと考えられる。 

Fig. 7-3 Potential dependence of average nanohole diameter 
and average nanohole depth. 
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Figure 7-4 に 40 V ナノホール試料と機械研磨試料の急速ひずみ付与時の応

力変化およびアノード電流変化を示す。いずれの試料も塑性変形開始時から

アノード電流の増加が認められたが、40 V ナノホール試料では約 13 mA/cm2

までアノード電流密度が増加した後、電流増加の傾きが減少し、ひずみ付与

終了時のアノード電流密度は機械研磨試料のおよそ半分となった。このこと

から、ナノホール試料ではひずみ付与時の金属溶解が抑制されていることが

明らかとなった。電解研磨試料、20 V ナノホール試料においても 40 V ナノホ

ール試料と同様のアノード電流変化が認められた。よって、金属溶解の抑制

は試料表面形状ではなく、試料作製の際の電解プロセスに影響を受けたと考

えられる。また、20 V ナノホール試料、40 V ナノホール試料どちらにおいて

も、ひずみ付与停止後、ただちに電流は減衰を始め、ひずみ付与前の値にま

で戻った。ナノホール表面でも不働態皮膜が破壊された後には再不働態化は

進行し、再び不働態皮膜を維持できることが明らかとなった。 

Fig. 7-4 Typical transients of strain, stress and anodic current with time during and 
after elongation of Type 316L stainless steel with surface: (a) nanohole, 40 V, 
(b) polished mechanically. 
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 次に、ナノホール構造を付与した試料の再不働態化挙動を検討するため、

Fig. 7-5 に急速ひずみを付与し得られたアノード電流の積分値すなわち電気

量を示す。電解研磨試料、20 V ナノホール試料、40 V ナノホール試料のひず

み付与時に発生した電気量は、機械研磨試料の電気量よりも少なかった。こ

れは、ひずみ付与中の最大電流密度(ひずみ付与中に得られたアノード電流の

最大値)が電解研磨試料、20 V ナノホール試料、40 V ナノホール試料において

機械研磨試料と比較して低いことに起因する。さらに、ひずみ付与終了後、

すなわち再不働態化時に発生した電気量も電解研磨試料、20 V ナノホール試

料、40 V ナノホール試料において少なかった。しかし、ひずみ付与時には電

解研磨試料、20 V ナノホール試料、40 V ナノホール試料で発生した電気量は

機械研磨試料の約 6 割であったのに対し、ひずみ付与後には約 2 割にまで低

下したため、電解研磨試料、20 V ナノホール試料、40 V ナノホール試料では

Fig. 7-5 Charge density generated during and after elongation of Type 316L 
stainless steel with nanohole surface, electrolytic polished surface and 
mechanically polished surface. 
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ひずみ付与時の金属溶解抑制のみならず、再不働態化の促進が生じたことが

わかる。電解研磨試料、20 V ナノホール試料、40 V ナノホール試料における

ひずみ付与時の金属溶解抑制および再不働態化の促進について考察するため、

電解研磨および陽極酸化による材料の表面変化を考える。Figure7-6 に陽極酸

化によるナノホール構造付与のモデル図を示す。ナノホール構造は、特定の

溶液、特定の電解電圧でステンレス鋼を電解研磨した際に得られる[8]。すな

わち、酸化皮膜の溶解から下地金属の溶解を経てナノホールが形成される。

ステンレス鋼を圧延した際には表面に加工層が残存することが知られており、

機械研磨した際には、研磨紙によって試料表面が力学的に削られるため加工

層が残存する。この加工層は再不働態化を阻害することが知られている。電

解研磨およびナノホール生成の際には、下地金属を溶解して加工層を電気化

学的に除去するため、研磨後に加工層が残存しない。よって、電解研磨試料、

Fig. 7-6 The model of nanohole formation by anodization. 



116 
 

20 V ナノホール試料、40 V ナノホール試料では加工層による再不働態化の阻

害が生じず、機械研磨試料と比較して再不働態化が促進されたと考えられる。

ひずみ付与中においても、電解研磨試料、20 V ナノホール試料、40 V ナノホ

ール試料では促進された再不働態化により新生面上での金属溶解が抑制され

るため、途中からアノード電流の増加がゆるやかになったと考えられる。 

 

7.3.3 ナノホール表面を生成した Type 316L ステンレス鋼の疲労強度 

 医療用金属材料には生体適合性、耐食性のみならず優れた機械的性質が要

求される。特に生体内では、運動により繰返し応力が常に付与されるため、

材料には高い疲労強度が必須である。ナノホール表面を付与した Type 316L

ステンレス鋼と平滑面を有する材料の疲労強度を比較するため、各表面処理

を施した試料に大気中で繰返し応力を付与した。Figure 7-7 に機械研磨試料、

電解研磨試料、40 V ナノホール試料の応力-破断までのサイクル数(S-N 曲線)

Fig. 7-7 The fatigue lives of Type 316L stainless steel with nanohole surface, 
electrolytic polished surface and mechanically polished surface. 
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を示す。最大応力 500, 525 MPa において、電解研磨試料、40 V ナノホール試

料の疲労寿命が機械研磨試料の疲労寿命と比較して長くなった。また、550 

MPa においてもナノホール構造を付与した試料の疲労寿命は他の試料と比較

して短くなることはなかった。第 5 章でも述べたとおり、試料表面上に存在

する介在物は応力集中をまねき疲労寿命を低下させる原因となる[9]。Figure 

7-6 に示したとおり、電解研磨を施した試料およびナノホールを形成した試料

では、下地金属の溶解が生じるため表面の介在物も同時に剥離し、応力集中

のサイトが減少したために疲労寿命が向上したと考えられる。 

 

7.4 結言 

 本章では、生体内で用いられる Type 316L ステンレス鋼の新規表面処理法

として、陽極酸化法を用いたナノホール表面を提案し、ナノホール表面を有

する試料の細胞活性、変形時の耐食性、耐久性を検討し以下のような結論を

得た。 

 

1. 直径 20 nm 程度のナノホール表面を有する Type 316L ステンレス鋼は細胞

活性を向上させる。 

2. ナノホール表面を有する Type 316L ステンレス鋼に変形が加えられた際、

ナノホールの破壊はすべりステップ形成箇所のみで生じ、ほとんどのナノ

ホールは形状を維持できる。 

3. ナノホール表面を有する Type 316L ステンレス鋼は機械研磨した材料と比

較して変形時の金属溶解量を抑制し、再不働態化を促進する。 

4. ナノホール表面を有する Type 316L ステンレス鋼は機械研磨した材料と比

較して疲労寿命が改善される。また、電解研磨した材料と比較しても疲労

寿命の低減は生じない。 
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以上から、ナノホール表面は生体内において充分な耐久性、耐食性および生

体適合性を有するため、今後の医療用金属材料の新規表面処理法として期待

できる。 
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第 8 章 総括  

 

 生体内への埋入を目的とした医療用金属材料の長期信頼性に関して

これまで多くの研究がなされてきた。しかし、これまでの研究において、

タンパク質、細胞などの分子量の大きな有機物を含んだ環境から医療用

金属材料が受ける影響はほとんど検討されてこなかった。本研究では、

生体内をバイオメカノケミカル環境という複合環境として捉え、タンパ

ク質や細胞を含んだ模擬生体環境で力学的負荷を付与した際の医療用

金属材料の溶解・再不働態化や、腐食疲労寿命、疲労き裂の発生や進展

の結晶学的・電気化学的検討を行った。さらに、これまでに得られた知

見より、生体適合性および耐食性を向上させる新規表面処理法の提案を

行った。本論文は全 8 章からなる。以下に各章ごとに得られた成果を総

括する。  

 

 第 1 章では、インプラント材として用いられている金属材料の特徴と

問題点、これまでに行われてきた力学的・電気化学的な評価について述

べた。そして、生体内をバイオメカノケミカル環境という複合環境とし

て捉え、タンパク質や細胞を含んだ模擬生体環境で力学的負荷を付与し

た際の医療用金属材料の電気化学挙動の検討の意義について述べた。  

 

 第 2 章では、不働態皮膜破壊による金属溶解および再不働態化に関す

る基礎的な知見を得るのに適した手法である急速ひずみ電極試験法を

用いて、模擬生体環境における医療用金属材料の変形に際しての電気化

学的挙動を検討した。供試材は現在、医療用金属材料として広く使用さ

れている Ti, Ti 合金 , Co-Cr 合金 , ステンレス鋼とし、それぞれの金属溶

解、再不働態化の違いを比較した。その結果、ひずみ付与時に発生する
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金属溶解、すなわちアノード反応の大小は下地金属の平衡電位と、不働

態皮膜に保護された状態における腐食電位の差に依存することが明ら

かとなった。また、いずれの材料においてもひずみ付与終了後ただちに

再不働態化により不働態皮膜は自己再生し金属溶解は抑制されるが、純

Ti、Ti-6Al-4V 合金、Type 316L ステンレス鋼および Co-Cr 合金では純 Ti

の再不働態化が最も早く、Type 316L ステンレス鋼の再不働態化が最も

遅いことが明らかとなった。  

 

 第 3 章では、タンパク質および細胞を表面に接着させた Ti-6Al-4V 合

金に模擬生体環境で急速ひずみを付与することで、タンパク質や細胞な

どの生体由来の分子量の大きな有機物が、材料変形時の金属溶解、再不

働態化に及ぼす影響を検討した。タンパク質や細胞が Ti-6Al-4V 合金上

に接着し、変形が生じた際には、再不働態化時の金属溶解量が増加した。

これは、タンパク質や細胞と新生面の間にすき間腐食環境が形成され、

再不働態化が阻害されたためであると考察した。Ti-6Al-4V 合金の表面

に細胞が接着することで、不働態皮膜破壊時に極端な再不働態化の阻害

が生じ、すべりステップに沿って局部腐食が生じ得ることが明らかとな

った。  

 

第 4 章では、長期間の試験中に模擬体液がコンタミネーション(雑菌混

入)を生じないよう独自に開発したシステムを用い、実際に生体内で付与

されるであろう弾性限以下の繰返し応力を付与した際の Type 316L ステ

ンレス鋼の溶解および再不働態化挙動に及ぼすタンパク質や細胞など

の有機物の影響を調査した。その際、繰返し応力付与時の腐食電位変化

に着目し、105 サイクルまでの最低電位と再び腐食電位が貴化し始める

までに要する時間を検討した。繰返し応力付与中、不働態皮膜破壊によ
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り新生面は体液に暴露し金属溶解が生じるため、腐食電位は卑にシフト

するが、材料の加工硬化および再不働態化により金属溶解は抑制される

ため、腐食電位は貴にシフトし徐々に繰返し応力付与前の電位にまで回

復した。また、材料表面に接着したタンパク質や細胞は、不働態皮膜が

破壊され新生面が露出した際の体液と新生面の接触を妨げることで金

属溶解を抑制することと、タンパク質や細胞と試料表面の間に体液が流

れ込んだ際には、すき間環境が形成され再不働態化が阻害されることが

明らかとなった。  

 

 第 5 章では、タンパク質や細胞を含んだ模擬生体環境における

Ti-6Al-4V 合金の溶解、再不働態化、疲労き裂の発生や進展、腐食疲労

寿命を検討した。試料の腐食電位変化から、Ti-6Al-4V 合金の腐食疲労

寿命をき裂発生までの時間とき裂進展に要した時間に分割し、材料表面

に接着したタンパク質および細胞が疲労き裂の発生・進展に及ぼす影響

を検討した。腐食疲労き裂が発生した際には、き裂により生じた新生面

が体液と接触するため金属溶解が生じ腐食電位は降下した。腐食疲労き

裂が発生するとき裂先端部において応力集中が生じるため、き裂は進展

し腐食電位は破断まで降下し続けた。材料表面に接着したタンパク質や

細胞は、材料表面と繰返し応力によって露出した新生面との接触を妨げ

ることで金属溶解を抑制し、腐食疲労き裂の発生を抑制することが明ら

かとなった。また、き裂とタンパク質や細胞で囲まれた空間には体液が

流れ込みすき間腐食環境となるため、再不働態化が阻害され、腐食疲労

き裂の進展は促進されることが明らかとなった。表面にタンパク質や細

胞が接着した Ti-6Al-4V 合金に体液中で繰返し応力が付与された際には、

き裂発生の抑制とき裂進展の促進の相反する 2 つの影響が現れるが、

Ti-6Al-4V 合金においては疲労寿命の大半をき裂進展が占めるため、再
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不働態化の阻害、すなわちき裂進展の促進が強く働き腐食疲労寿命は低

下するという結論を得た。  

 

 第 6 章では、fcc 構造を有する Type 316L ステンレス鋼に大気中および

模擬生体環境中で繰返し応力を付与し、生体内におけるステンレス鋼の

腐食疲労き裂の検討を行った。その際、結晶粒のすべりやすさおよびす

べり方向に着目し、き裂の発生条件について整理を行った。その結果、

模擬体液中において疲労き裂は、  

(1) Schmid factor の大きな結晶粒、すなわち変形が生じやすい結晶粒に

おいて発生する疲労き裂。  

(2) 相対的に Schmid factor の小さな結晶粒において新生面が多く露出す

るように変形した際、すなわち材料内部方向へすべりが生じた際に

腐食が促進され発生する疲労き裂。  

(3) 試料上にタンパク質や細胞が接着することで、タンパク質や細胞と

材料表面の間がすき間腐食環境となり、さらに腐食が促進されるこ

とで発生する疲労き裂。  

以上の 3 種類に大別できることが明らかとなった。  

 

第 7 章では、生体内で用いられる Type 316L ステンレス鋼の新規表面

処理法として、陽極酸化法を用いたナノホール表面を提案し、ナノホー

ル表面を有する試料の細胞活性、変形時の耐食性、耐久性を検討した。

直径 20 nm 程度のナノホール表面を有する Type 316L ステンレス鋼は細

胞活性を向上させることや、機械研磨した材料と比較して変形時の金属

溶解量を抑制し、再不働態化を促進すること、機械研磨した材料と比較

して疲労寿命が改善され、電解研磨した材料と比較しても疲労寿命の低

減は生じないことを明らかとし、ナノホール表面は生体内において充分
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な耐久性、耐食性および生体適合性を有するため、今後の医療用金属材

料の新規表面処理法として期待できることを述べた。  

 

本論文では、タンパク質や細胞が接着した医療用金属材料の再不働態

化の阻害や局部腐食の発生、疲労き裂進展の加速による疲労寿命の低下

など、これまでの医療用金属材料の長期信頼性評価では得られなかった

様々な知見が得られ、バイオメカノケミカル環境における医療用金属材

料の長期信頼性評価の有用性が示された。本論文の成果が、これからの

医療用金属材料の長期信頼性に関する研究に大きく貢献することを願

う。  
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