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In orthopedics, occasionally, different types of metals are used in applications in which they are in contact with each other. However, few
studies have electrochemically investigated the galvanic corrosion of orthopedic implants formed of different metals. In this study, galvanic
corrosion of Ti–6Al–4V ELI alloy, Co–Cr–Mo alloy, and 316L type stainless steel, which are used in orthopedics, and a newly developed
Zr–1Mo alloy as a low–magnetic susceptibility material was evaluated in saline. Coupling of the Ti–6Al–4V ELI and Co–Cr–Mo alloys did not
exhibit localized corrosion and maintained highly stable passive films. Coupling of the 316L type stainless steel and Co–Cr–Mo alloy, temporary
localized corrosion occurred. Similarly, coupling of the Zr–1Mo and Co–Cr–Mo alloys, temporary localized corrosion occurred. However, both
of 316L type stainless steel and Zr–1Mo alloy were finally repassivated spontaneously with the immersion time. The degree of the localized
corrosion of the Zr–1Mo alloy was smaller than that of 316L type stainless steel. No galvanic current was observed when the Ti–6Al–4V ELI and
Co–Cr–Mo alloys were coupled. A slight galvanic current flowed when 316L type stainless steel or the Zr–1Mo alloy was coupled with the other
alloys; however, the galvanic current with the Zr–1Mo alloy coupling recovered to zero after a certain period owing to repassivation. No metal
ions were detected from the couplings with Zr–1Mo alloy. ［doi:10.2320/jinstmet.JC202404］
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1.　緒　　　言

金属製インプラントデバイスの腐食は，毒性の発現やデバ

イスの破壊に直接的に関係するため多くの研究が実施されて

いる[1–6]が，腐食反応を主な原因とするインプラントの破壊

に関する報告は少ない．これは，インプラントデバイスが回

収されることや，回収されたインプラントデバイスが外科医

によって解析されることが稀であるためである．しかし，金

属製インプラントデバイスの腐食は，デバイスの破壊の直接

的な原因となるだけでなく，金属アレルギーなどを引き起こ

す可能性がある．したがって，医療用機器に金属材料を使用

する場合，腐食挙動を調査し，生体安全性を担保することが

重要である．

Ti および Ti 合金は，高耐食性，高比強度，良好な硬組織

適合性を示すことから，多くのインプラントデバイスに利用

されている[1, 7]．Ti はオッセオインテグレーションという
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特異的な性質により，骨組織に対して良好な適合性を示す

[8]．よって，Ti 合金は，高荷重に耐える整形外科用インプ

ラント，特に骨固定材や脊椎固定装置，人工関節などの用途

には不可欠である．しかし，Ti 合金はその高い硬組織適合性

から，周囲の骨組織と容易に癒合するため，埋植後 1 年を経

過した Ti 合金製デバイスの摘出は困難になる[9]．そのため，

長期埋入後の抜去を前提とする際には，ステンレス鋼（主に

SUS316L 鋼など）が代替インプラント材料として使用される．

Ti–6Al–4V 合金 ELI 材は，整形外科で使用される代表的な

Ti 合金の 1つである．Ti–6Al–4V 合金 ELI 材は，元来，航空

宇宙用途のために開発された合金であり，諸特性向上のため

に，不純物の含有量が低い．基本的に金属材料は，その用途

に特別な理由がない場合，単独で使用されるべきである．し

かし，医療用途において，Ti 合金は他の金属と接触する環境

で使用されることがある．例えば，人工股関節では Ti–6Al–

4V 合金製のステムと Co–Cr–Mo 合金製の骨頭の組み合わせ，

脊椎固定装置では Ti–6Al–4V 合金製の椎弓根スクリューと

Co–Cr–Mo 合金製のロッドの組み合わせ，骨固定材では Ti–

6Al–4V 合金製のボーンプレートと SUS316L 鋼製のスク

リューの組み合わせで使用される[5, 10–12]．Ti–6Al–4V 合金

は単独で使用した場合，生体内環境で高い耐食性を示す．し

かし，Ti–6Al–4V 合金を異種金属と接触させると，ガルバニ

腐食が発生する可能性がある．

2つの異なる金属を接触させると，金属間の電位差からガ

ルバニックセルが形成される．この条件下で，卑な金属が貴

な金属に接触すると，腐食が加速される．これが「ガルバニ

腐食」である．医療分野におけるガルバニ腐食は当初，歯科

治療における問題として認識されていた．これは Au 合金と

銀アマルガムを対合歯に使用した際，咬合により合金が接触

すると電流が流れ，患者が疼痛を感じるためである．歯科分

野では，歯科用 Au 合金と接触した Ti 合金のガルバニ腐食に

関する研究が行われており，Tiの表面積が Auより大きい場

合に，ガルバニ腐食が発生するリスクがあることが示されて

いる[13, 14]．また，ステンレス鋼製の歯科用磁性アタッチ

メントと接触して使用する場合は，Au 合金よりも Ag 合金が

適すると報告されている [15]．さらに，歯科矯正において，

ステンレス鋼，Ni–Ti 合金または β 型 Ti 合金製のワイヤー

と，ステンレス鋼または Ti 製ブラケット間のガルバニ腐食

の調査では，ブラケットの組成よりも製造方法がガルバニ腐

食に影響する可能性があることが報告されている[16]．整形

外科分野においても，異なる金属が接触する環境でのガルバ

ニ腐食について議論されることがある．しかし，そのほとん

どは酸化還元電位に基づいて議論されるのみであり，実際に

電気化学的手法を用いて，ガルバニ腐食現象を調査した研究

はほとんどない．

一方，近年，磁気共鳴画像法（MRI）におけるアーチファク

ト低減を目的として，低磁性 Zr合金が研究されている．MRI

アーチファクトは金属の体積磁化率に比例する．Zrの磁化率

は従来の医療用金属材料である Ti 合金， Co–Cr 合金，

SUS316L 鋼と比較して低い．中でも Zr–1Mo 合金は，磁化率

と優れた機械的特性を兼備する合金であり[17, 18]，デバイス

製造を目的とした大量溶解[19]や冷間スウェージング加工に

よる実用レベルでの特性付与に成功した報告[20]もある．Zr

は Tiと同じ第 4族元素であり，類似した化学的物理的性質を

示す．耐食性についても，Zrは自発的に強固な不働態皮膜を

形成し，塩化物イオンを含まない酸性溶液やアルカリ性溶液

中では Tiよりも優れた耐食性を示す．しかし，生体内環境の

ように塩化物イオンを含む環境では，ステンレス鋼ほどでは

ないが，局部腐食の感受性を示す[21–25]．しかしながら，Zr

合金のガルバニ腐食についての知見は報告されていない．

そこで本研究では，Ti–6Al–4V 合金 ELI 材，Co–Cr–Mo 合

金，SUS316L 鋼，Zr–1Mo 合金のガルバニックカップルを形

成し，生理食塩水中での腐食挙動を電気化学的に調査した．

さらに，これらの合金の実際のカップリングで生じるガルバ

ニ電流と，生理食塩水中に溶出した金属イオン濃度を測定し

た．以上の実験結果に基づいて，合金のガルバニ腐食のリス

クを検討した．

2.　実　験　方　法

2.1　試料作製

試料には，直径 8mm の Ti–6Al–4V 合金 ELI 材（ASTM F

136， ISO 5832–3），Co–Cr–Mo 合金（ASTM F799），SUS316L

鋼（ASTM A 276，ISO 4404–316–03–1），および Zr–1Mo合金の

棒材を用いた．Table 1に，Ti–6Al–4V合金 ELI材，Co–Cr–Mo

合金，SUS316L 鋼，および Zr–1Mo 合金の組成を示す．Zr–

1Mo 合金棒材は，純 Zrクリスタルバーと純 Mo 線材をコー

ルドクルーシブル誘導溶解（CCIM）炉で溶解後，1050℃で熱

Table 1 Nominal compositions of Ti–6Al–4V, Co–Cr–Mo, 316L SS, and Zr–1Mo.
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間鍛造を行い均質化したものを用いた [20]．各棒材を厚さ

1.5 mm に切断し，試験片とした．各試験片の表面を #150，

#320，#600，#800の SiC研磨紙で湿式研磨を行った．研磨後

の試料は，アセトン中で 2 回，イソプロパノール中で 1 回の

超音波洗浄を各 600 s 間行った．その後，再現性の観点から，

不働態皮膜の成長と表面状態を安定化させるため，25℃ ±

3℃の純水中に 24 h 浸漬した．

2.2　腐食電位測定

試験溶液には最も単純な組成の擬似体液である 37℃の

0.9 wt％NaCl 水溶液（生理食塩水）を用い，測定は大気開放下

で行った．試料を PTFE およびアクリル製の試料ホルダー

[26]に固定し，これを作用電極とした．試験面積は 0.385 cm2

（直径 7mm）とした．参照極には Ag/AgCl（飽和 KCl）電極を

用いた．各電極をポテンショスタット（HA–151B，明電北斗

㈱）に接続し，溶液に浸漬直後から 168 h（7 d）間の腐食電位を

測定した．再現性を確認するために同条件で 3 回の測定を

行った．

2.3　分極試験

アノードおよびカソード分極試験を次の手順で行った．試

験溶液には 37℃の生理食塩水を用い，測定は大気開放下で

行った．作用電極と参照電極は，2.2 節と同じものを使用し

た．対極には白金板を用いた．電極は，ファンクションジェ

ネレーター（HB–111，明電北斗㈱）およびポテンショスタッ

ト（HABF–501A，明電北斗㈱）に接続した．腐食電位は，浸

漬開始から 600 s 後の開回路電位（OCP）から求めた．アノー

ド分極試験では， OCP−100mV から，貴な電位方向に

1mV s−1 の速度で掃引した．一方，カソード分極試験では，

OCP+100mV から卑な電位方向に 1mV s−1 の速度で掃引し

た．各試験は，電流密度が 10mA cm−2 に達した時点，また

は電位が−2 V（カソード分極）/+2V（アノード分極）に達した

時点で終了した．再現性を確認するために同条件で 3 回の測

定を行った．

2.4　ガルバニ電流測定

2 種類の試料をカップリングし，試料間のガルバニ電流を

測定した．各電極には， 2.3 節と同様のものを用いた．

Table 2 に，ガルバニ電流測定に使用した合金の組み合わせ

を示す．各組み合わせでは腐食電位が高い合金を「+」端子

に接続した．各試験片の試験面積はいずれも 0.385 cm2 であ

り，2 つの試験片の面積比は 1:1 とした．電極は無抵抗電流

計（HM–104A，明電北斗㈱）に接続した．試験液には 0.2 Lの

生理食塩水を用い，溶液温度は 37℃に保持した．各試料を事

前に約 3600 s 間溶液中に浸漬し，安定化させた．その後，試

料をカップリングし，ガルバニ電流を 168 h 測定した．再現

性を確認するために同条件で 3 回の測定を行った．

2.5　溶出試験

ガルバニ腐食に誘発された金属イオンの溶出量を，誘導結

合プラズマ質 量 分 析（ICP–MS， ELEMENT XR，サーモ

フィッシャーサイエンティフィック㈱）によって測定した．

測定溶液はガルバニ電流測定を行った後，任意のガラスセル

から採取し，金属イオン量を計測した．ブランク溶液として

試験用の生理食塩水（試験片と非接触）を用い，各合金構成元

素の金属イオン濃度を測定した．ブランク溶液中の各金属イ

オン濃度を差し引くことで，ガルバニ腐食反応により溶出し

た金属イオンの正確な濃度を決定した[27]．

3.　結 果 と 考 察

3.1　腐食電位測定

Fig. 1に，生理食塩水中における各合金の腐食電位の変化

を示す．浸漬直後の Ti–6Al–4V 合金の腐食電位は−0.05 V で
あったが，数秒間で−0.35 V まで急速に低下した．その後，

浸漬時間とともに電位は上昇し，168 h 後に−0.16 V となっ
た．浸漬後の電位変化は，研磨直後に形成されていた不働態

皮膜の再構築によるものと考えられる．いずれの Ti–6Al–4V

合金においても，腐食電位は浸漬後すぐに低下し，その後

徐々に上昇する傾向を示した．168 h 後の腐食電位は，試料

によって最大約 60mVのばらつきがあった．これは，不働態

皮膜の組成や化学結合状態や汚染など，表面状態のわずかな

違いによると考えられる．

浸漬直後の Co–Cr–Mo 合金の腐食電位は−0.16 V であり，

その後の数分で−0.13 Vまで上昇したが，その後は浸漬時間

168 h まで電位は一定であった．Co–Cr–Mo 合金の腐食電位

は，3 回の測定で類似した挙動を示した．したがって，Co–

Cr–Mo 合金の不働態皮膜は生理食塩水に浸漬した直後から安

定化し，長期間の浸漬でもほとんど変化しないと考えられる．

浸漬直後の SUS316L 鋼の腐食電位は 0.07 V であり，数秒

で−0.02 Vまで低下した．その後，浸漬時間が 168 hに達する

Table 2 Combinations of galvanic couplings connected to zero–
shunt ammeter for galvanic current measurements.

Fig. 1 Typical behaviors of corrosion potentials of Ti–6Al–4V, Co–
Cr–Mo, 316L SS, and Zr–1Mo during immersion in saline.
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と，電位は 0.01 Vまでわずかに上昇した．3 回の腐食電位測

定のうち 1 回は，Fig. 1に示すように，著しい電位降下と電

位上昇が計測された．浸漬後約 10 hに，−0.03 Vから−0.12 V
に電位が降下したが，これは生理食塩水中の塩化物イオンの

影響により，SUS316L 鋼表面に一時的な局部腐食が発生した

ためであり，その後の電位上昇は，自発的に再不働態化した

ことによると考えらえる．

浸漬直後の Zr–1Mo 合金の腐食電位は−0.19 V で，数秒後

には−0.32 V まで低下した．その後，不働態皮膜の厚さや緻

密さの変化により電位は上昇した．しかし，Fig. 1 に示すよ

うに，電位は試験期間中に数回（2.5 h，9.4 h，133.5 h）低下し

た．この電位低下は，SUS316L 鋼と同様に，生理食塩水中の

塩化物イオンの影響による一時的な局部腐食発生と再不働態

化によるものである．しかし，Zr–1Mo 合金は SUS316L 鋼と

比較して，電位低下の時間が短かった．よって，Zr–1Mo 合

金は，生理食塩水中で再不働態化しやすいと考えられる．

Zr–1Mo 合金の 168 h 後の腐食電位は，試料によって約

160mV の差があった．これは，Zr–1Mo 合金の腐食電位は，

初期の表面状態や一時的な局部腐食の発生に敏感であること

を示唆している．

3.2　分極試験

Fig. 2 に各合金の分極曲線を示す．Ti–6Al–4V 合金のア

ノード分極では 2 Vまで不働態域を示し，顕著な電流密度の

増加はみられなかった．Co–Cr–Mo 合金においても孔食発生

はみられなかった．SUS316L 鋼では，わずかに不働態域を示

した後，約 0.41 V から 0.63 V で孔食が発生し，急激な電流

増加として検出された．Zr–1Mo 合金も SUS316L 鋼と同様

に，約 0.47 Vから 0.67 Vで孔食が発生した．

すべての合金でカソード電位の増加に伴い，カソード電流

密度は増加した．SUS316L 鋼のカソード分極では，約−0.5 V
から−1.0 V まで一定の電流密度を示した．同様に，Ti–6Al–

4V 合金においても，電位変化に対して電流密度が変化しな

い領域が観察された．これは生理食塩水中の溶存酸素の還元

反応に対応しており，酸素の拡散が律速状態であることによ

ると考えられる．その後，さらに負の電位では，H2の発生反

応によりカソード電流が再び増加した．

3.3　ガルバニ電流測定

3.3.1　Co–Cr–Mo 合金と Ti–6Al–4V合金のカップリング

Fig. 3 に，Co–Cr–Mo 合金（「+」端子に接続）と Ti–6Al–4V

合金（「−」端子に接続）をカップリング時のガルバニ電流の経

時変化を示す．カップリング初期の数秒間は，約 0.1 µA cm−2

の負の電流密度が計測された．Fig. 1より，生理食塩水に浸

漬してから 168 h 後の Co–Cr–Mo 合金と Ti–6Al–4V 合金の電

位差は約 0.1 V である．また，Fig. 2 に示す分極曲線から，

両者とも生理食塩水中で局部腐食を生じないと示唆される．

したがって，Co–Cr–Mo 合金と Ti–6Al–4V 合金のカップリン

Fig. 2 Polarization curves of Ti–6Al–4V, Co–Cr–Mo, 316L SS, and
Zr–1Mo in saline.

Fig. 3 Variations in galvanic currents of couplings of Co–Cr–Mo
(connected to “+” terminal) and Ti–6Al–4V (connected to “−”
terminal) over time (A). (Black arrow shows initial current
immediately after coupling.)
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グは，生理食塩水中で両合金表面に安定した不働態皮膜を維

持し，ガルバニ電流は無視できると考えられる．したがっ

て，Co–Cr–Mo 合金と Ti–6Al–4V 合金が接触している環境に

おいて，ガルバニ腐食のリスクは低い．

3.3.2　SUS316L 鋼と Co–Cr–Mo 合金のカップリング

Fig. 4に，SUS316L 鋼（「+」端子に接続）と Co–Cr–Mo 合金

（「−」端子に接続）をカップリング時のガルバニ電流の経時変

化を示す．カップリング初期の数秒間は，約 2.0 µA cm−2 の

負の電流密度が計測された．3 回の測定のうち 1 回（Fig. 4–

#3）では，このカップリングから 40 h 後に，最大 150 nA cm−2

の見かけ上，正の電流密度が計測された．Table 2 に示すよ

うに，本測定では，正極に SUS316L 鋼，負極に Co–Cr–Mo

合金を接続しており，正の電流上昇は SUS316L 鋼の腐食反

応を示している．

一般に，ガルバニ腐食は，腐食電位の低い電極側で誘発さ

れる．一方，対の電極では，カップリングによって，単体の

腐食電位よりも負の電位にシフトするため，腐食反応が抑制

される．しかし，Fig. 1 に示すように，Co–Cr–Mo 合金の腐

食電位は SUS316L 鋼の腐食電位より約 0.1 V 低い．よって，

ガルバニ電流と腐食電位の測定結果は逆の傾向を示した．こ

れは，Co–Cr–Mo 合金の不働態皮膜の高い安定性と，生理食

塩水中の塩化物イオンに対する SUS316L 鋼の局部腐食感受

性に起因すると考えられる．Co–Cr–Mo 合金は，カップリン

グによって電位が正にシフトした場合においても不働態皮膜

を維持した．一方，SUS316L 鋼は，カップリングによって電

位が負にシフトし，腐食が抑制された条件下でも局部腐食の

発生を完全に抑制することはできなかったことを示唆してい

る．SUS316L 鋼で局部腐食が発生すると，SUS316L 鋼の腐

食電位は Co–Cr–Mo 合金の腐食電位よりも低くなった．よっ

て，腐食電位の正負の関係が逆転した結果，正の電流が測定

された．電流密度は 140 hまで徐々に減少したが，再び増加

し，測定終了までゼロに回復することはなかった．このこと

は，Co–Cr–Mo 合金と接触した SUS316L 鋼で一度腐食が発生

すると，再不働態化が妨げられ，局部腐食が長期化する可能

性を示唆している．この合金の組み合わせは，本研究で最も

ガルバニ腐食のリスクが高いものであった．

3.3.3　Co–Cr–Mo 合金と Zr–1Mo 合金のカップリング

Ti–6Al–4V 合金の代替として Zr–1Mo 合金を使用した場合

のガルバニ腐食のリスクを評価した．Fig. 5 に，Co–Cr–Mo

合金（「+」端子に接続）と Zr–1Mo 合金（「−」端子に接続）を

カップリング時のガルバニ電流の経時変化を示す．3 回の測

定のうち 1 回で，ガルバニ電流密度がわずかに増加した

（Fig. 5–#2）．負の電流密度は，カップリング後 60 h から

140 h まで，最大 17 nA cm−2 まで増加し，その後最終的にゼ

ロまで回復した．これは，SUS316L 鋼のように Zr–1Mo 合金

表面で一時的に局部腐食が発生し，その後，再不働態化した

ためである．Fig. 1 より，Zr–1Mo 合金の腐食電位は Co–Cr–

Mo 合金よりも低いものの，Co–Cr–Mo 合金とカップリングし

た場合でも，長期的な腐食発生は生じず，また 3 回の測定の

うち 2 回では電流はほぼ変化しなかった．さらに，Zr–1Mo

合金は SUS316L 鋼の場合（Fig. 4）と比較して，Co–Cr–Mo 合

金とのカップリングでの電流変化が小さかった．したがっ

て，Zr–1Mo 合金は Co–Cr–Mo 合金と接触すると塩化物イオ

ンの影響により局部腐食を生じる可能性があるが，その程度

は SUS316L 鋼よりも小さいと予想される．また，Zr と Mo

はいずれも低毒性元素である[28]．よって，微小な局部腐食

が発生した場合においても，Zr–1Mo 合金はステンレス鋼よ

りも安全であると考えられる．

3.3.4　Zr–1Mo 合金と Ti–6Al–4V合金のカップリング

最後に，周期表の第 4 族元素に属するバルブ金属である Ti

合金と Zr 合金を直接比較した．Fig. 6 に Zr–1Mo 合金（「+」

端子に接続）と Ti–6Al–4V 合金（「−」端子に接続）をカップリ

ング時のガルバニ電流の経時変化を示す．3 回の測定のうち

1 回（Fig. 6–#3）では，正の電流密度が 100 h 後に約 20 nA cm−2

まで増加し，130 h 後にはゼロまで回復した．その後，150 h

後には約 30 nA cm−2まで再び増加した．この測定における正

の電流は，Zr–1Mo 合金上で，生理食塩水中の塩化物イオン

によって局部腐食が生じたことを示している．130 h 後に正

Fig. 4 Variations in galvanic currents of couplings of 316L SS
(connected to “+” terminal) and Co–Cr–Mo (connected to “−”
terminal) over time. (B).
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の電流密度が減少したことから，不働態皮膜は自発的に再不

働態化したが，150 h 後に再度生じた腐食は，168 hの測定終

了まで再不働態化には至らなかった．しかし，Zr–1Mo 合金

はステンレス鋼に比べて局部腐食に対する感受性が低いた

め，比較的短時間で再不働態化すると考えられる．さらに，

Fig. 1に示すように，Zr–1Mo 合金と Ti–6Al–4V 合金は類似し

た傾向の腐食電位を示した．したがって，腐食電位差が小さ

いことから，Zr–1Mo 合金と Ti–6Al–4V 合金カップルのガル

バニ腐食のリスクは比較的低いと考えられる．

3.4　異種金属カップリングによる金属イオン溶出量の評価

Table 3 にカップリング後に放出された各元素のイオン量

を示す．Al イオンは， Ti–6Al–4V 合金と Co–Cr–Mo 合金

（カップリング A），Ti–6Al–4V 合金と Zr–1Mo 合金（カップリ

ング D）のカップリング後の溶液から，それぞれ 0.09 µg L−1

と 0.22 µg L−1の濃度で検出された．Fig. 3および Fig. 6から，

これらのカップリングは短絡直後の数秒間に高い電流密度値

を示しており，Ti–6Al–4V 合金中の Alの一部が選択的に溶出

したと示唆される．また，SUS316L 鋼と Co–Cr–Mo 合金の

カップリングでは，0.28 µg L−1 の濃度の Ni イオンが検出さ

れた．これは SUS316L 鋼の局部腐食に起因する．ICP–MS 測

定では SUS316L 鋼の主成分である Feイオンも，試験溶液中

に高濃度で検出されたが，Table 3 に記した計算後の濃度は

Table 3 Concentrations of metal ions released during 168 h of
galvanic coupling. (U.D.: Under detection limit, –: No measurement)

Fig. 5 Variations in galvanic currents of couplings of Co–Cr–Mo
(connected to “+” terminal) and Zr–1Mo (connected to “−” terminal)
over time. (C).

Fig. 6 Variations in galvanic currents of couplings of Zr–1Mo
(connected to “+” terminal) and Ti–6Al–4V (connected to “−”
terminal) over time. (D).
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検出限界以下となった．これは，ブランク溶液からも同濃度

の Fe イオンが検出されたためであり，溶液の調製に使用し

た機器からの汚染，またはメモリー効果によるものと考えら

れる．メモリー効果は ICP–MSに特有の測定妨害現象で，適

正範囲外の濃度の溶液を使用した場合に発生する．したがっ

て，本研究で得られた金属イオン溶出量の評価結果は，汚染

や試薬および純水中の不純物，測定手順などの妨害因子を考

慮し，精密な再測定によって正確な値を検証する必要があ

る．しかし，本研究で行ったガルバニックカップリング測定

では，金属イオンの溶出量は 1 兆分の 1オーダーの濃度にと

どまり，これは ICP–MS 測定の検出限界のほぼ閾値であるこ

とが明らかになった．したがって，ガルバニ腐食によってイ

ンプラントから溶出される金属イオンの副作用は，合金がア

レルギーを起こしにくい元素で構成されていれば，著しく小

さいか無視できると考えられる．

4.　結　　　論

整形外科インプラント用の Ti–6Al–4V 合金，Co–Cr–Mo 合

金，SUS316L 鋼および Zr–1Mo 合金のガルバニ腐食を評価し

た．Ti–6Al–4V 合金と Co–Cr–Mo 合金は，生理食塩水中で局

部腐食を生じず，非常に安定した不働態皮膜を維持した．Ti–

6Al–4V 合金と Co–Cr–Mo 合金が接触して使用される用途で

は，ガルバニ腐食のリスクはほぼないといえる．SUS316L 鋼

または Zr–1Mo 合金とのカップリングは，生理食塩水中の塩

化物イオンの影響下で一時的に局部腐食を発生したが，不働

態皮膜は浸漬時間とともに自発的に再不働態化した．Zr–1Mo

合金表面で生じる局部腐食の程度は SUS316L 鋼よりも小さ

かった．Ti 合金はガルバニック条件下においても生体安全性

に優れる結果を示した．また，Zr–1Mo 合金も十分な耐ガル

バニ腐食性を有しており，SUS316L 鋼の代替となりうる．

本研究は，日本学術振興会科研費（助成番号：17K06835，

25709064，19H04464）の助成を，また，本研究の一部は生体

医歯工学共同研究拠点（東京医科歯科大学）の助成を受けたも

のである．
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