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第1章

描
三∠ゝ
EiFffl

骨は,構造体として力学的な機能を果たす重要な生体組織であり,巨視的な外形状

から微視的な構造に至るまで,機能と密接に関連した形態を有 している.この階層的

な骨の構造は,生物学的な因子と力学的な因子が複雑に関連したリモデリングにより

微視的に変化し,その結果として,巨視的な構造が,荷重環境に応じて機能的に適応

変化する.このような骨のリモデリングによる機能的適応現象を力学的な観点から理

解することは,バイオメカニクスにおける最も重要な課題の一つであり,これまでに

も実験的および理論的な検討が数多く行われてきた.

骨のリモデリングによる適応のメカニズムを明らかにするためには,リモデリング

を支配する様々な因子の中から,微視構造レベルにおける重要な力学的国子を取 り出

し,構造変化と機能変化との関連について詳細に検討する必要がある.この点におい

て,本研究で用いる計算機シミュレーションを援用したバイオメカニクス的手法は,有

効な手段となる.さらに,メカニズムの検討を通じて構築された骨リモデリングの計

算機シミュレーションモデルは,様々な状況を予測する手段として有用なだけではな

く,工学的な応用も広 く期待される.

本研究では,骨の微視的な構造要素である骨梁を対象とし,微視から巨視に至るリ

モデリングの階層的なメカニズムの解明とその工学的応用について,計算バイオメカ

ニクス的手法を用いた検討を行う.本論文では,まず,本研究の背景と位置付けにつ

いて述べた後,骨梁表面リモデリングの計算機シミュレーション手法の構築,シミュ

レーションを用いた骨梁表面リモデリングのメカニズムの検討,および骨梁表面リモ

デリングシミュレーションの工学的応用に関する研究について述べる.以下に本論文

の構成と概要を示す.
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第2章では,本研究の背景と位置付けを示すため,まず,骨梁を含む骨組織の階層

構造を示し,骨のリモデリング現象について力学的な視点から概観する.次に,骨リ

モデリングに関するこれまでの計算バイオメカニクス的研究について概観する.さら

に,骨リモデリングシミュレーションの工学的な応用例として,整形外科領域で用い

られるインプラントの力学的な評価と設計に関する研究を概観し,この分野における

骨梁表面リモデリングシミュレーションの役割について述べる.

第3章では,海綿骨の階層的なリモデリング現象のメカニズムについて検討するた

め,骨梁レベルの構造変化を直接表現 した骨梁表面リモデリングの計算機シミュレー

ション手法を構築する.ここでは,海綿骨の骨梁構造の力学的な階層性を表現するた

め,実際の海綿骨における三次元骨梁構造を詳細に反映したイメージペース トモデル

を用い,微視的な骨梁レベルの力学状態と巨視的な海綿骨レベルの荷重環境を関連付

ける.さらに,このイメージペース トモデルに,骨梁表面リモデリングの数理モデル

として,局所的な力学刺激の一様化を目指すリモデリング別を導入する.

第4章では,シミュレーションモデルの構築を行う上で重要となる,骨梁表面リモ

デリング別の基本的な特性を明らかにする.まず,単純な二次元海綿骨モデルを用い

た骨梁表面リモデリングシミュレーションを行い,リモデリング別に含まれるモデル

パラメータが骨梁構造の変化に与える影響について検討する.次に,イメージペース

トモデルを用いてラット椎体海綿骨の骨梁表面リモデリングの駆動力を示し,海綿骨

におけるリモデリングの活性度について検討する.さらに,リモデリング別の形式が

リモデリング駆動力に与える影響を示し,リモデリングを担う細胞が力学刺激を感知

するメカニズムについて考察する.

第 5章では,大腿骨近位部海綿骨の骨梁表面リモデリングシミュレーションを行い,

微視的な骨梁レベルのリモデリングのメカニズムと,その積み重ねにより得られる巨

視的な海綿骨レベルの構造変化との関連について検討する.まず,大規模な二次元モ

デルを用いて単一荷重を受ける海綿骨のリモデリングシミュレーションを行い,局所

的な力学刺激に応じた骨梁構造の変化がもたらす海綿骨レベルの巨視的な構造変化に

ついて示す.次に,海綿骨の構造特性と力学状態とを比較し,骨梁レベルの微視的な

リモデリング過程と,海綿骨レベルの巨視的な構造の適応変化との関連について検討

する.さらに,複合荷重が骨梁構造変化に与える影響について検討 し,実際の大腿骨

において観察される骨梁構造とリモデリングとの関連について考察する.
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第6章では,三次元骨梁表面リモデリングシミュレーションを行い,invivoの実験

系において観察される海綿骨の機能的な適応現象について検討する.まず,単純な骨

梁モデルを用いたリモデリングシミュレーションを行い,骨梁の三次元形態変化の基本

的な特性について検証する.次に,X線〃CTにより計測された実際の骨梁構造データ

から作成されるイメージペース トモデルを用いて,海綿骨のリモデリングシミュレー

ションを行い,巨視的な圧縮荷重を受ける海綿骨の骨梁構造変化を示す.また,骨梁構

造の形態特徴量に着目して,シミュレーション結果と実験結果を定量的に比較 し,本

シミュレーションの現象記述能力を検証する.さらに,海綿骨の骨梁構造の変化と,そ

れに伴う力学特性の変化との関係を明らかにし,骨梁レベルおよび海綿骨レベルにお

ける骨構造の機能的な適応変化について考察する.

第7章では,骨梁表面リモデリングシミュレーションの工学的応用の可能性について

検討する.まず,二次元 リモデリングシミュレーションを用いて,固定用スクリューの

装着が椎体海綿骨の骨梁構造および力学状態の変化に与える影響を明らかにする.吹

に,スクリューと海綿骨との界面における骨梁構造変化について,界面の近傍に着目

したリモデリングシミュレーションを行い,スクリューに加わる荷重とリモデリング

による骨梁構造変化との関係を示す.また,スクリューと海綿骨との界面近傍におけ

る骨梁構造の変化から,スクリューの固定性について考察を加える.さらに,実際の

椎体で生 じる骨梁構造変化を定量的に検討するため,これらのシミュレーションを三

次元問題へ拡張する.以上を通 じて,インプラントの形状設計における骨梁表面リモ

デリングシミュレーションの有用性について検討する.

最後に,第8章では本研究の総括を述べる.
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第2章

本研究の背景と位置付け

2.1 骨の構造とリモデリング

骨は,巨視から微視に至る階層的な構造を有している (Martineial.,1998).この

階層構造の中で,微視的な構造は,各種細胞の代謝によるリモデリングにより変化 し,

その結果として,巨視的な構造が機能的に適応変化する (Cowin,1990).本節では,骨

の微視的な構造要素である骨梁のリモデリング現象について概観する.

2.1.1 骨構造の力学的階層性

骨は,力学的な機能と密接に関連 した階層的な構造を有 している.巨視的には,肉

眼的に見られる構造の違いから,図2.1(a)に示すように,皮質骨 (CorticalBone)と

海綿骨(CancellousBone)に分けられる (Bouvier,1989).これらは,それぞれ撤密骨

(CompactBone)と骨梁骨 (TrabecularBone)と呼ばれる場合 もある.皮質骨は,骨

の外側に位置する赦密な骨であり,各部位の機能に応 じて三次元的に複雑な外形状を

有 している.さらに,微視的に見ると,図2･1(b)に示すように,皮質骨の大部分は

骨単位 (Osteon)と呼ばれる同心円状の層板構造から構成される.骨単位の大 きさは,

長さが1-2cm,直径が約200〃11-であり,その中心に位置するハバース管(Haversian

Canal),および層板を貫 くフォルクマン管 (Volkman'sCanal)の内部には,血管およ

び神経が含まれる.一方,海綿骨は,皮質骨の内側に位置し,図2.1(C)に示すように,

骨梁 (Trabecula)と呼ばれる梁状の骨が張 り巡らされた構造を有 している.骨梁の大

きさは,直径が数 10FLmから数 100pm程度であり,その空隙部は,骨髄(Marrow)秦

よび血管で占められている.さらに,微視的に見ると,個々の骨梁内部にも皮質骨と

5
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(a)大腿骨近位部

HaversianCannal 三…搬osteon :: :: ::ll lI lfI_一.=ミ‥ ■■ ::_ニー′:古)､ -′､ニ= .. /
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Volkman-sCannal

(b)皮質骨(CorticalBone)

･rabecula.,,,,,I/,//,I,,I,遇 /一一////y/y-/-＼′l/I/ITll′′/7--ノ/// --き.Il川
ノ′ ＼lll Marrow

(C)海綿骨(cancellousBone)

図2.1骨構造の力学的階層性
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同様に層板状の組織が観察される.また,大腿骨などの長骨の骨幹部は,主に皮質骨

から構成されているのに対して,関節近傍の骨端部,椎体内部などでは,海綿骨が多

くを占めている.このように,皮質骨と海綿骨の割合は,骨の各部位の機能に応 じた

ものとなっている.

器官として見た場合,骨は,骨質,関節軟骨,骨膜および骨髄の4つの基本組織お

よび神経,血管系などから構成されている (須田ら,1985).その中でも骨質は,骨の

力学構造の基礎をなしており,骨細胞とその周囲を埋める骨基質から構成される.骨

基質は,有機性成分と無機性成分から構成されており,有機性成分の内の約90%はコ

ラーゲン(主にⅠ型),残りはプロテオグリカン(デコリン,バイグライカンなど)と糖

タンパク質(オステオネクチン,フィブロネクチン,オステオポンチンなど)などの非

コラーゲン性タンパク質である.また,無機性成分は,ハイドロキシアパタイトを主

とするリン酸カルシウムからなり,これらの結晶が有機性基質に沈着 して石灰化組織

を構成する.

以上のように,骨は,肉眼的に観察される巨視的な構造から微視的な構造要素に至

るまで,階層的な構造を有している.この階層構造の中で,微視的な階層においては,

骨単位および骨梁などの構造要素がリモデリングにより変化 し,その結果として,巨

視的な階層においては,外形状や見かけの密度分布といった構造の変化が観察される.

このようなリモデリングによる階層的な骨構造の形態変化により,骨の力学的な機能

が維持されることになる.

2.1.2 骨のリモデリング現象

リモデリングにより形成 ･維持される骨の構造は,その力学的な機能と密接に関連

すると考えられてきた.Wolff(1869,1892,1986)は,外傷,疾病あるいは生活様式の

変化などにより骨の力学状態が変化 した場合,新しい力学状態に応 じて骨構造が変化

するとした骨の変形法則 (LawofBoneTransformation)を提案した.これが,Wolffの

法則 (Wolfr'sLaw)として知られる仮説であり,骨の力学的な機能が保たれるように,

その構造が力学的な状態に応 じて変化すると考えるものである.さらに,Roux(1881)

は,機能的適応(FunctionalAdaptation)の概念を提案し,骨が力学環境の変化に対し

て機能的に適応する自己調節メカニズムを備えていると考えた.また,その結果として

得られる骨の構造に対 して,最小材料 ･最大強度説として知られる仮説を提案した.こ
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れは,骨が外力に対して最小の材料で最大の強度を実現していると考えるものである.

骨のリモデリングによる機能的な適応現象のメカニズムについては,骨の巨視的な

構造と力学環境との関連が,動物を用いた invivoの実験により検討されてきた.例

えば,UhthoffandJaworski(1978)は,若い成熟ビーグル犬の片側前脚をギプス固定

した場合,加わる荷重の減少に応 じて,リモデリングによる骨の吸収が生じることを

示 した.さらに,Goodshipetal･(1979)は,より局所的な力学状態の変化とリモデ )

ング量との関連を検討している.まず,豚の尺骨を切除し,模骨骨幹部の圧縮ひずみ

の値が増加することを invivoでひずみゲージにより確認した後,リモデリングによ

り榛骨の断面積が増加し,圧縮ひずみの値は減少することを示した.また,Lanyonet

｡J.(1982)は,羊の尺骨を切除することにより,模骨のリモデリング実験を行い,ひず

みの大きさだけではなく,ひずみの分布がリモデリングにおいて重要な役割を果たす

ことを示唆している.この他にも,リモデリングに影響を与える力学量としては,ひ

ずみ速度 (0'Connoretall,1982;LanyonandRubin,1984;MosleyandLanyon,1998)

や疲労亀裂の蓄積量 (Burrelall,1985)などが報告されている.

リモデリングによる骨構造の変化は,微視的な細胞の活動により行われる.リモデ

リングを担う細胞は,骨膜面 (Periosteum:皮質骨の外面),骨内膜面(Endosteum=皮

質骨内膜面と骨梁表面),およびハバース管内表面などのエンベロープ(Frost,1966)と

呼ばれる各表面に存在する.例えば,骨単位内では,図2.2(a)に示すように,リモデ ノ

ングを担う骨の細胞群と新たに形成された骨が,長さ約400〃m,幅約200〃m程度の領

域に存在する.これらを,リモデリングの機能的な単位を表現するものとして,Basic

MulticellularUnit(BMU)(Parfitt,1994)と呼ぶ.骨単位のBMUにおいては,図2.2(a)

に示すように,破骨細胞が "CuttingCone"を形成しながら前方へ進み,その後方で,

骨芽細胞が "ClosingCone"と呼ばれる新しい骨を形成する.この結果,図2.1(b)に示

したハバース管を中心に含む同心円状の層板構造を有する骨単位が形成される.骨単

位の長軸方向にBMUが進む速度は,例えば,犬の肋骨の場合で約40〃m/day程度と

報告されている (JaworskiandLok,1972).一方,海綿骨においては,個々の骨梁の表

面においてリモチ.リングが行われる.骨梁のBMUは,図2.2(b)に示すように,皮質

骨の "Cone"を半分に切ったような形となっており,幅は約300〃m,長さはその数倍

である.これを,骨梁表面リモデリングと呼ぶ.

リモデ )ングを担う主な細胞は,上層細胞(LiningCell),破骨細胞 (Osteoclast),骨
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(a)皮質骨のハバース管内表面

LiningCell

≡ 二二 幸 三
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O o o

(b)海綿骨の骨梁表面

図2.2皮質骨および海綿骨におけるBasicMulticellularUnit

芽細胞(Osteoblast)および骨基質内に存在する骨細胞 (Osteocyte)であり,図2.3に示

すように,エンベロープ上でそれぞれが密接に関連した活動を行っている.エンベロー

プの大部分は,上層細胞に覆われた休止期(QuiescenePhase)(Parfitt,1984)にあるが,

活性化(Activation)によって上層細胞に代わり破骨細胞がエンベロープに付着し,吸収

期 (ResorptionPhase)を迎える.吸収期では,破骨細胞によるエンベロープ上での骨

吸収(Resorption)が行われ,吸収腔(ResorptionCavity)が形成される (Parfitt,1993).

次に逆転期 (Reversal)を迎えて骨吸収が終わり,破骨細胞に代わって骨芽細胞がエン
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1.Quiescence
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4.Reversal 十

図2.3リモデリング回転

ベロープ上に付着 し,形成期 (FormationPhase)を迎える (Parfitt,1992).形成期で

は,吸収腔で類骨(Osteoid)が形成され,数日遅れて石灰化 (Mineralization)が生じる.

この際,骨芽細胞の一部は骨基質中に埋め込まれて骨細胞となり,残 りはエンベロー

プ上で上層細胞となる.石灰化が終了すると再び休止期の状態に戻る (須田ら,1985;

Parfitt,1984).この一連の過程がリモデリング回転 (RemodelingTurnover)と呼ばれ

る一つのサイクル (須田ら,1985)であり,その時間スケールは,数週間から数ヶ月の

オーダーである.このリモデリング回転において,骨の吸収量と形成量との間に相対

的な差が生 じると,皮質骨においては骨単位の形態が,海綿骨においては骨梁の形態

が,それぞれ変化することになる.

リモデリングは,細胞の活動が複雑に連鎖 して行われてお り,その本質的なメカニ

ズムは,細胞 レベルの生化学的なものである.各種細胞の活動および細胞間の情報伝

達には,化学的,電気的および磁気的な因子が影響を与えることが報告されている.

さらに,力学的な因子の影響についても,invitroにおける詳細な実験的検討により,

その多くが明らかになってきた (Cowinetal.,1991).例えば,静水圧を連続負荷 した
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細胞培養系の実験系においては,骨芽細胞様細胞MCT3T3-Elのコラーゲンの合成と

その石灰化が抑制され,破骨細胞に関連するPGE2(ProstaglandinE2)の産生が促進さ

れることが示された (Ozawaetal.,1990).また,破骨細胞についても,マウス骨髄

の培養系において,PGE2産生の促進に加えて,多核の破骨細胞の前駆細胞と考えら

れるTRAP(TartrateresitantAcidPhosphate)ポジティブな単核の細胞の数が増加し

たことが報告されている (Imamuraetal.,1990).鶏の腔頭蓋骨から単離 した骨芽細

胞と骨細胞に対 して,変動する静水圧と流れによるせん断応力を与えた場合において

は,PGE2増加に与える影響はせん断応力の方が大きく,また,骨細胞の方が刺激に

対する応答が顕著であることが示された (Klein-Nulendeial.,1995).さらに,この骨

細胞には,力学刺激の感知センサーとして重要な役割を果たす可能性が示唆されてい

る (Cowinetal.,1991).例えば,weinbaum ら(Weinbaumetal.,1994;Wangetal.,

1999)は,骨細胞が感知する力学刺激として,骨基質の変形による骨細管と細胞質突

起の間隙における間質液の流れについて検討 している,

力学刺激に応 じた細胞活動による骨の吸収および形成は,骨の微視的な構造の変化

をもたらす.また,その積み重ねにより巨視的な骨構造の変化が生じる.したがって,

骨のリモデリングのメカニズムを明らかにするためには,微視的なレベル,すなわち

骨単位および骨梁レベルにおける力学刺激と骨の構造変化との関連を検討する必要が

あると考えられる.

2.1.3 骨梁表面リモデリング

微視的な骨梁構造を有する海綿骨においては,図2.2(b)に示す骨梁表面におけるリ

モデリングにより,微視的な骨の形成および吸収が生じる.この際,図2.4に示すよう

に,骨梁の表面が移動し,個々の骨梁の形態が変化することになる (Par丘tt,1994).力

学環境とリモデリングによる骨梁構造変化との関連については,これまでに数多くの

研究が行われきた.しかしながら,海綿骨の力学環境を定量的に制御 し得る実験系を

用いて,リモデリングによる骨梁構造変化を検討 した報告例は数少ない.これは,in

vivoにおいて海綿骨に定量的な力学刺激を加えることが容易ではなく,また,個々の

骨梁の力学状態を評価することが困難であったためと考えられる.さらに,海綿骨の

複雑な骨梁構造の変化を定量的に評価する手段が限られていることも一つの要因であ

るといえる.本項では,これまでに行われてきた海綿骨の骨梁リモデリングに関する



12 第2草 本研究の背景と位置付け

Trabecula

図2.4 リモデリングによる骨梁構造の変化

invivoにおける実験的研究について概観する.

まず,Chealetal.(1987)は,スムーズな表面とポーラスコー トされた表面を持つ

直径 10mmのステンレス球インプラントを小型馬の膝蓋骨に埋め込み,6ケ月後にお

けるインプラント周囲の骨梁構造変化を定量的に評価した.そこでは,見かけの骨梁

密度が変化し,さらに,骨梁配向が主応力方向に対応するように変化する結果が得ら

れている.しかしながら,実際の現象は,Wolffの仮説により説明できるほど単純なも

のではなかった.これは,球状のインプラントを埋め込むことにより海綿骨の力学環

境を変化させた結果,海綿骨の力学状態が複雑なものとなり,応力と骨梁構造との比

較が困難であったためと考えられる.

そこで,GoldsteinとGuldbergら (Goldsteineial.,1991;Guldbergetal.,1997a)

は,海綿骨に対して制御 した応力刺激をinvivoにおいて与える実験モデルを作成し,

リモデリングによる骨梁構造の変化と応力との関係を定量的に検討 した.そこでは,

水圧で駆動するピストンに連結された直径 6mm の円柱状庄盤を,犬大腿骨遠位骨端

部の海綿骨に埋めこみ,ir" ivoにおいて海綿骨に繰 り返し荷重を与えている.大き

さ35N,周期 1Hzの力学刺激を24週間負荷した結果,庄盤近傍においては,庄盤の

形態およびポーラスコートの位置に応 じた特徴的な骨梁構造の変化が観察された.ま

た,庄盤直下の骨梁構造がX線 〃CTを用いて計測され,圧縮方向への骨梁配向変化

が定量的に示された.この実験系を用いることにより,応力やひずみなどの力学量と

骨梁構造との関係を定量的に示すことが可能になった.また,骨梁配向が圧縮負荷を

与えた方向に変化したことから,この実験結果は,Wolffの仮説を例証するものと考え

られる.

以上の2つの実験系では,実験モデルの作成時に,外科的な侵襲が避けられない.し



2.1骨の構造とリモデリング 13

たがって,実験において与える力学的な因子に加えて,生物学的な因子がリモデリン

グに影響を与えることが予想される.一方,Chamberselal.(1993)は,ラットの第7

および第9尾椎体にピンを挿入し,両ピンの間に圧縮荷重 150Nを0.5Hzで与え,第

8尾椎体に ir" ivoにおいて力学刺激を与える実験系を作成 した.この実験系におい

ては,力学刺激の与え方が単純であり,また,リモデリング現象を観察する第8尾椎

体に対しては非侵襲的であることから,リモデリングにおける力学刺激以外の生物学

的な因子が排除される.着目する第8尾椎体においては,皮質骨部の圧縮ひずみが約

700pであった.荷重を1日だけ360回与えた場合,および1日あたり36回与えた続

けた場合について実験を行った結果,9日後の骨形成速度が無負荷群に対 して,それ

ぞれ4倍および30倍に増加したことが報告されている.

Guldbergelal.(1997b)は,犬大腿骨遠位骨端部と腰骨近位端部に埋めこんだ円筒

状チャンバ内に,まず,8週間で骨の形成を誘導し,形成された骨構造に対 して,水

圧駆動のピス トンを用いて,繰り返しの力学負荷を与える invivo実験系を作成 した.

初期に形成された骨は,その後リモデリングの活性化により,8-24週間の間に層状

構造を有する骨梁へと改変される.まず,8週間後に力学負荷 (18N,1Hz,1800回/日)

を開始し,数日から最大 12週間まで負荷を与え,X線〝CTを用いてチャンバ内に形

成された骨梁構造の形態特徴量を計測した.その結果,リモデリングにより骨梁構造

の変化が生じ,圧縮負荷方向に対する見かけの剛性が,無負荷コントロール群に対 し

て600%増加 した.また,力学負荷を開始してから数日後には,Ⅰ型プロコラーゲンを

発現している骨芽細胞に覆われた骨梁表面の面積率が有意に増加したことから,力学

刺激による骨形成の促進が示されている.さらに,Moallietal.(2000)は,同実験系

において,力学負荷を与え始めてから3日後にはⅠ型プロコラーゲンが増加し,その

6日後にはアルカリフォスフアタ-ゼ(ALP:AlkalinePhosphatase)活性が増加するこ

とを示した.また,荷重を1回のみ負荷 した後に除荷を行うと,除荷後の経過時間に

応じてmRNAが発現することを報告 している.これは,力学負荷に応じた細胞活動の

活性度が,時間的に調節されながら変化することを表すものである.

海綿骨の力学環境を制御した実験系は,力学的な因子とリモデリングによる骨梁構

造の変化との関連について,新たな知見をもたらしつつある,しかしながら,制御可

能な力学環境は,海綿骨レベルの巨視的なものであることから,個々の骨梁レベルに

おける微視的な力学刺激と構造変化との関連を検討するまでには至っていない.また,
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実験系において得られた結果は,生物学的な因子と力学的な因子が複雑に関連 したも

のであ り,実験結果の理解が困難となる場合が生 じる.したがって,骨梁レベルにお

けるリモデリングのメカニズムを明らかにするためには,本論文で採用する計算バイ

オメカニクス的な手法を採用することが不可欠になるものと考えられる.

2.2 骨リモデリングの計算バイオメカニクス

骨 リモデリングのメカニズムを探る一つの手段 として,数理モデルと計算機シミ

ュレーションを用いる計算バイオメカニクス的手法の有効性が広 く認められている

(Cowin,1993;HuiskesandHollister,1993･,Prendergast,1997).これは,実験におい

ては理解が困難な状況下における力学刺激とリモデリングとの関係を,数理モデルと

計算機シミュレーションを援用 して明らかにしようとするものである.また,この計

算バイオメカニクス的な手法においては,階層構造を有する骨の力学状態を詳細に評

価することにより,リモデリングにおいて重要となる微視的な力学刺激を定量的に示

すことが可能である.さらに,骨構造の時間的な変化,様々な力学環境下における変

化など,実験的な手法を用いた場合にはコス ト的に困難な問題を検討することが可能

である.本節では,骨リモデリングに関するこれまでの計算バイオメカニクス的研究

について概観する.

2.2.1 骨リモデリングの数理モデル

骨のリモデリング現象を数理モデルとして表現することは,リモデリングのメカニ

ズムを理解するための重要なアプローチの一つである.これまでに提案されたリモデ

リングの数理モデルは,リモデリング量およびその速度の支配式 として,応力やひず

みなどの力学量 と関連付けて記述されてきた (Cowin,1993).また,リモチ.リングを駆

動する力学刺激量 としては,ひずみや応力などの(1)大 きさ,(2)符号,(3)方向,(4)

分布, (5)変化速度,(6)変化の周期,作用期間,回数などが,様々な実験事実に基づ

いて採用されてきた.

リモデリングの数理モデルにおいては,一般に,生理的な範囲内の力学刺激に対 し

て,刺激量が増加すると骨が成長 し,刺激量が減少すると吸収されるとする考え方が導

入されている (Pauwels,1980).まず,走性的なモデルとして,Pauwels(1980)は,骨
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リモデリングに対する自らの観察に基づき,骨の成長と吸収が平衡となる最適応力 告

の存在を仮定し,リモデリング量 Rを応力 Tの関数として表した.さらに,Kummer

(1972)は三次式を用いて,Pauwelsの関数の具体形を

R-Cl(Ts-Tu)2(T-Ts)-(T-Ts)3] (2･1)

と表した.ここで,Cは定数である.この式は,応力の下限値 Tu と上限値 To(-2Ts-Tu)

を用いて,Tu<T≦Tsの範囲で骨の吸収が,Ts<T≦Toの範囲で成長が,さらに

To<Tの過負荷に対 しては逆に吸収が生じるとするものである.

また,Frost(1987)は,リモデ ノング平衡をもたらす生理的なひずみの大きさには,あ

る程度の幅(PhysiologicalLazyZone)があると考え,メカノスタット理論(Mechanostat

Theory)を提案した.このモデルには,ひずみ量がある開催を超えた場合に骨の形成

あるいは吸収が生じるとしたMinimumEffectiveStrain(MES)の考え方が導入されて

いる.Frostのモデルの基本的な考え方は,Pauwelsや Kummerらのモデルと同じであ

るが,平衡点が,Kummerの式(2.1)に導入された最適応力 告 の1点ではなく,ある

程度の幅を持たせた所に特徴がある.

さらに,骨を連続体として扱ったリモデリングの数理モデルが,見かけの密度の変

化を表現する内部リモデリング(InternalRemodeling),および骨の外形状変化を表現

する表面 (外部)リモデリング(Surface(External)Remodeling)について示されてい

る.CowinandHegedus(1976)は,内部リモデ ノングに対 して適応弾性体モデルを提

案した.ここでは,恒常的な平衡状態にあるひずみ値を目標としてリモデリングが行

われると仮定している.微小ひずみに限定した場合は,体積分率の参照値からのずれ

Cの時間変化 占が,ひずみ Ei,により

～-a(e)+Aり(e)E｡ (2.2)

と表される(HegedusandCowin,1976;CowinandvanBuskirk,1978).ここで,α(ど)

および Aり(e)は,リモデリング速度定数である.さらに,Cowinら(Cowinandvan

Buskirk,1979;CowinandFiroozbakhsh,1981)は,皮質骨の表面リモデ )ングに対す

る数理モデルを提案した,ここでは,点 Qにおける法線 n 方向のリモデ )ングによ

る表面移動速度 Uが,ひずみの参照値をE呂として

U-Cり(n,Q)iEij(Qト EF,(Q)) (2･3)
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と表される.ここで,Cid(n,Q)はリモデリング速度定数である.

一方,Carterらは,Rouxの最小材料 ･最大強度説 (Roux,1881)の説明を試み,骨組

織が荷重支持機能に対 して局所的に自己最適構造を形成 していると考え,内部リモデ

リングモデルとして自己最適化モデル (FyhrieandCarter,1986;Carteretal.,1987)

を提案 した.ここでは,リモデ ノング平衡における骨の見かけの密度 βを,有効応力

qejjの m 乗に比例するとし,

p-AJejjm (2･4)

と表 している.ここで,Aは定数である.また,有効応力 Je/Jは,応力 Jを密度 pで

除した値であり,骨の微視的な構造 レベルにおける応力値を表現 したものである.式

(2.4)はリモデリング平衡における状態を示すものであるが,この時間発展式として,

Beaupr6etal.(1990a)は,骨梁表面リモデ )ングを巨視平均的に捉えたリモデリング

速度 iを示した.ここでは,骨に作用する荷重の履歴を考慮 した力学刺激量 4,bとそ

の参照値 4,bAsとの差がリモデ )ングを駆動すると考え,リモデ )ング速度 tを

7L-C(4,a- 4,bAs) (2･5)

と表現 している.ここで,Cはリモデリング速度定数であり,力学刺激量 4,bは,荷重

様式 iが 1日当たりに負荷される回数 ni,荷重様式の数 N,荷重様式 iに対する有効

応力 百b., および重み指数 m を用いて

h-(蓋 司 1′m (2･6,

と表される.さらに,式 (2.5)と,骨表面の面積 と骨密度 pとの関係式 (Beaupr6et

al.,1990a)を用いることで,骨密度 pの時間発展式が導出される.

また,Huiskeselal.(1987)は,Cowinらが示 したリモチ+リングモデルを修正 し,内

部リモデリングについては弾性定数 Eの,また外部リモデリングについては表面位置

X の時間発展式を,それぞれひずみエネルギー密度 U とその参照値 Unとの差により

些 =ce(U-Un)di

些 =cr(U-wn)di

と表現 した.ここで,Ceおよび CTは,それぞれ内部リモデリングおよび外部リモデ

リングの速度定数である.このモデルには,ひずみエネルギー密度が参照値 と一致す
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るリモデ ノング平衡点近傍における不感帯 (Carter,1984)が導入されている.これは,

ある開催の範囲内の力学刺激に対 しては見かけのリモデリングが生 じないとする考え

であり,Frostのメカノスタット理論 (Frost,1987)と同様の考え方である.また,内

部リモデ )ング式 (2.7)は,ヤング率 E と骨の見かけの密度 pをn乗別で関連付けた

実験式 (CarterandHayes,1977):

E-Eopn (2･9)

を用いて,以下のように見かけの密度 pの時間発展式に拡張される (Huiskesetal･,

1992).

霊-B(若-k) (2･10,

ここで,E.,n,B,および kは定数である.

この他にも連続体理論に基づ くリモデリングの数理モデルとして,骨の損傷の蓄積

量を力学刺激量として考慮 したモデル (PrendergastandTaylor,1994;Levenstonand

Carter,1998),骨の全体構造の最通性に着目したモデル(HarriganandHamilton,1994)

などが提案されている.以上のように,内部リモデリング則および外部リモデリング

別として,骨の巨視的な構造の変化速度が,力学刺激の参照値を目指す形式により表

現されてきた.

2.2.2 巨視連続体レベルの骨リモデリングシミュレーション

骨リモデリングにおける連続体レベルの巨視的な現象は,前項で示 したように,骨

の見かけの密度変化を扱う内部リモデリング則,および骨の外形状変化を扱う外部リ

モデリング別により表現されてきた.骨リモデリングシミュレーションは,リモデリ

ング式を数値的に解 くことにより,骨の複雑な構造と荷重環境を詳細に考慮 し,力学

刺激と骨構造変化との関連を定量的に理解 しようとするものである.

まず,Hartetal･(1984)は,三次元有限要素法による骨構造の力学解析と,内部リ

モデ )ング式 (2.2)および外部リモデ )ング式 (2.3)に基づ く骨構造の変化を繰 り返 し

計算する手法を用いて,リモデリングによる骨構造の時間変化を示 した.このような

骨構造の応力解析と形状変化を繰 り返 し計算する手法は,現在のリモデリングシミュ

レーションにおいて一般的に用いられている.さらに,Cowineial.(1985)は,長骨

皮質骨の横断面を対象とした二次元表面リモデリングシミュレーションを行い,得ら
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れた外形状変化を実験結果と比較することにより,数理モデル中のリモデリング速度

定数を決定 した.得 られた骨形態は,実験結果をよく表現 してお り,リモデリングシ

ミュレーションの現象記述能力が確認されている.McNamaraetal.(1992)は,疲労

損傷の蓄積量を力学刺激としたPrendergastandTaylor(1994)のモデルに基づ く表面

リモデリングシミュレーションを行い,実験系 との比較を通 じて,シミュレーション

モデルの妥当性を検証 した.

また,Carteretal.(1989)は,式(2.4)に基づいて.)モデ )ング平衡における大腿骨

近位部の骨密度を二次元有限要素法を用いて求めた.ここでは,式 (2.4)の右辺に示さ

れる有効応力 O-ejfが,式 (2･6)に示すような荷重履歴を考慮 した形式に修正されてい

る.得 られた骨密度分布は,大腿骨近位部の特徴的な見かけの骨密度分布を良く表現

するものであった.さらに,Beaupr6etal.(1990b)は,式 (2.5)に示す骨密度の時間

発展式を用いたリモデリングシミュレーションを行い,大腿骨近位部における骨密度

分布の時間変化を求めた.これらのシミュレーションにおいては,複合荷重に対応 し

たリモデリングにより,大腿骨近位部の骨梁構造が必ず しも直交系 とはならない可能

性が示されている.

一方,Huiskesetal,(1987)は,人工股関節ステムを装着 した大腿骨の単純な二次元

有限要素モデルを用いて,式 (2.8)に基づ く表面リモチ.リングシミュレーションを行っ

た.ここでは,ステムの直径 と剛性に応 じた骨吸収が近位都側で生 じることが示され

ている.また,Weinansetal.(1992b)は,式 (2.10)で示される骨密度の時間発展式を

用いたシミュレーションにおいて,疎密が明確なチェッカーフラッグ状の骨密度分布

が得られることを報告 した.これは,シミュレーションの数値的な不安定性 (Harrigan

andHami1ton,1992･,Cowineial.,1993)を表すものであるが,パラメータの設定条

件 (Cowineial.,1994),および力学刺激の評価方法 (Mullenderetal.,1994;Harrigan

andHamilton,1994;Jacobseial.,1995)を修正することにより,安定な数値解を得ら

れることが示されている.

さらに,実際に観察される骨構造変化を良 く表現するリモデリングシミュレーショ

ンを応用 して,リモデ )ング現象の予測と評価が行われている.Ecksteinelal.(1997)

は,関節の不適合により生 じる軟骨近傍の骨の密度変化の原因が,力学状態に応 じた

リモデ )ングであることを示 した･また,Weinans(1998)は,リモチ.リングによる過

剰な骨の適応が,骨租 しょう症の原因になる可能性を報告 している.このように,骨
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の置かれた力学状態に応 じたリモデリングが,骨の病的な形態変化を引き起こすと考

えられる.一方,リモデリングの数理モデルに含まれる関数の形式やモデルパラメー

タを修正したシミュレーションを用いて,リモデリングのメカニズムが詳細に検討さ

れ始めている.例えば,Levenstonelal.(1994)は,リモデ )ングを駆動する力学刺激

には,減衰記憶の効果が存在する可能性を示した.また,Turnereial.(1997)は,実

際の大腿骨における骨密度分布が,一様ひずみ状態を目指すリモデリングシミュレー

ションにより得られることを示した.この結果は,局所的なひずみの勾配による骨髄な

どの流れが,リモデリングを担う細胞の力学刺激になる可能性を支持するものである.

以上のように,骨の構造とリモデリング現象を巨視連続体レベルで扱った計算機シ

ミュレーションモデルが構築され,実際の骨構造の変化を現象論的に表現することが

可能となった.構築されたシミュレーションモデルは,様々な状況におけるリモデリ

ング現象を予測する際に有効な手段である.さらに,リモデリング現象を様々な視点

から捉えた数理モデルが提案され,シミュレーションを通じた現象の詳細な理解が試

みられ始めた.

2.2.3 微視構造を考慮 した骨リモデリングシミュレーション

リモデリングによる骨の巨視的な構造変化は,前項で示 した巨視連続体レベルのリ

モデリングシミュレーションにより定量的に表現されてきた.しかしながら,実際に

リモデリングを担う各細胞の活動と力学刺激との関係を詳細に検討するためには,骨

の微視構造を考慮 した数理モデルとシミュレーションが重要になる.このような観点

から,海綿骨の骨梁構造を考慮 して,構造および力学特性の異方性を考慮 したリモデ

リングシミュレーションが行われ始めた.

Jacobsetal.(1997)は,海綿骨の力学特性を完全異方性の弾性係数テンソルで表し,

従来の骨密度の時間発展式 (Beaupr6elal.,1990a)を修正することにより,弾性係数

テンソルの発展式を提案した.ここでは,二次元リモデリングシミュレーションによ

り大腿骨近位部における弾性係数テンソルを求め,骨リモデリングにおける力学的異

方性の重要性を示 している.しかしながら,このモデルは,巨視平均的な挙動として

の異方性を表現するのみであり,骨梁レベルの力学状態を詳細に評価するには至って

いない.

一方,Tanakaeial.(1997)は,海綿骨の力学モデルとして提案した格子連続体モデ
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ルを用い,表面リモデリングによる骨梁の形態変化を,格子部材幅の変化,部材の回

転,および部材間隔の変化として表現 した.椎体海綿骨の三次元リモデリングシミュ

レーション(Adachietal.,1999)を行った結果,実際の骨梁構造と良く一致した骨の密

皮,骨梁配向および残留応力分布が得られたことから,シミュレーションモデルの現象

記述能力が検証されている.さらに,Fernandeselal.(1999)とBagge(2000)は,骨

梁構造を直交異方性の単位セルを用いてモデル化 し,均質化法 (GuedesandKiktlChi,

1990)を用いて全体構造の最適化を目指す大腿骨近位部の三次元リモデ ノングシミュ

レーションを行った.このような格子連続体モデルや均質化法を用いたシミュレーショ

ンにおいては,骨梁構造の周期性を仮定 しているため,骨梁構造が不均一に分布する

場合における適用に制限がある.しかしながら,骨梁の微視構造を表現する単位セル

を導入することにより,骨梁レベルの力学刺激を考慮することが可能になった.

また,骨梁レベルの力学刺激と形態変化とを直接関連付けたリモデリングシミュレー

ションモデルもい くつか提案されている.MullenderとHuiskesら (Mullenderetal.,

1994;MullenderandHuiskes,1995;Huiskesetal.,2000)は,骨梁内部に点在する骨細

胞を力学刺激の受容体と考え,骨梁構造を直接表現 した二次元モデルを用いて骨密度

変化のシミュレーションを行い,骨細胞の点在密度と骨梁構造変化との関係を示した.

ここでは,骨密度の時間発展式を用いているが,骨梁構造パターンに類似 した骨の密

度分布を得ている.これらのシミュレーションの応用として,Mullenderetal.(1998)

は,X線〃CTを用いて計測されたヒトのL4椎体海綿骨の形状データから詳細な三次

元骨梁構造モデルを作成 し,骨租 しょう症における骨梁構造の変化を示 した,

さらに,Sadegh etal.(1993)は,境界要素法を用いた骨梁表面リモデ )ングのシ

ミュレーションモデルを提案し,単純な二次元モデルを用いてリモデリングシミュレー

ションの基本的特性を示した.この表面リモデリングシミュレーションは,Luoelal.

(1995)により力学刺激量としてひずみ速度を考慮 したモデルに拡張されている･Luo

らのシミュレーションモデルを応用 して,Sifferteial.(1996)は,骨減少症における

骨構造と強度との関連を評価した.また,Smitheial･(1997)は,Mullenderらのモデ

ルを拡張 して骨梁表面リモデリングのシミュレーションモデルを提案 し,骨細胞およ

び上層細胞について,力学刺激の受容体としての働 きを検討 している.一方,安達ら

(1997)は,局所的な応力の一様化を目指す数理モデルに基づき,Pixel有限要素モデル

を用いた骨梁表面リモデリングのシミュレーションモデルを提案 した.ここでは,大



2.3骨リモデリングシミュレーションの工学的応用 21

腿骨近位部海綿骨の二次元リモデリングシミュレーションを行い,実際に観察される

特徴的な骨梁の配向特性が定性的に得られたことから,シミュレーションモデルの現

象記述能力を確認 している.

以上のように,骨リモデリング現象における微視的なメカニズムの解明が,骨梁構

造を考慮 したシミュレーションにより行われ始めた.骨梁レベルの力学刺激と構造変

化との関連を表現するためには,個々の骨梁の形態変化過程を記述可能な表面リモデ

リングシミュレーションが不可欠である (Cowin,1993).また,微視的な骨梁レベルの

構造と,巨視的な骨の全体構造との各階層間の関連を明らかにすることも,リモデリ

ングのメカニズムを解明する際に重要である.

2.3 骨リモデリングシミュレーションの工学的応用

骨のリモデリング現象を良く表現するシミュレーションは,様々な状況を予測する

際の手段として有効である.例えば,医学の分野においては,力学環境に応 じた適応

的なリモデリングが原因と予想される骨の疾患について,リモデリングシミュレーショ

ンを応用した診断および治療方法の検討が期待される.一方,工学の分野においては,

リモデリングによる骨構造の適応的な応答を,構造物の形状最適化への過程と捉えて,

骨リモデリングシミュレーションが構造物の形状設計へ応用されてきた.構造物の形

状設計においては,設計変数が複雑かつ多数になる場合,実験的な手法を用いるのみ

では,最適な設計変数の探索にかかるコス トが莫大なものとなるため,計算機シミュ

レーションを援用 した設計手法が不可欠となる.

このような医学と工学の複合領域における問題として,整形外科領域で用いられる,

骨に装着するインプラントの形状設計が挙げられる.本節では,インプラントの力学

的な評価と設計に骨リモデリングシミュレーションを応用 したこれまでの研究につい

て概観する.

2.3.1 インプラン ト形状の力学的な評価と設計

骨に装着するインプラントの代表例の一つとして,仝股関節形成術(THA‥≠talHip

Arthroplasty)において使用されるステムが挙げられる.人工股関節ステムを大腿骨

近位部に装着した際には,力学状態の変化に応 じたリモデリングにより骨の構造が変
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化 し,その結果 としてステムの緩みが生 じることが問題の一つとなっている (Engh,

1987),したがって,長期に渡 り適切な装着が可能となるステムを設計するためには,

リモデリングによる骨構造の適応的な変化を考慮する必要があると考えられる.

Huiskesらは,一連の研究 (Huiskeseial.,1987;Huiskesetal.,1989;Huiskeselal.,

1992;Weinanseial･,1992a;vanRietbergenetal･,1993;Kerneretal･,1999)の*

で,巨視連続体理論に基づ く骨のリモデリングシミュレーションを応用 し,人工股関

節ステム周囲の骨リモデリング現象を詳細に検討 している.例えば,大腿骨とステム

の二次元有限要素モデルを用いた見かけの骨密度変化のリモデリングシミュレーショ

ンにより,ステムの形状およびヤング率が骨吸収に大きな影響を与えることを示 した

(Huiskeseial.,1989;Huiskesetal.,1992).また,ポーラスコー トが施されたセメン

トレスタイプのステムについては,ポーラスコー トの位置が骨吸収に大 きな影響を与

えることを報告 している (Weinansetal.,1992a).さらに,これらのシミュレーショ

ンを三次元問題-拡張 し,犬大腿骨を用いた実験系において得られる骨構造変化との

比較を通 じて,シミュレーションモデルの妥当性を検証 した (vanRietbergenetaL.,

1993).このような三次元シミュレーションと精密なヒト大腿骨の有限要素モデルを併

せて用いることにより,個体差に応 じた骨密度分布の評価 も十分可能になるものと考

えられる (Kernerelall,1999).

また,Prendergastら (PrendergastandTaylor,1992;McNamaraelal.,1997)は,

損傷密度を力学刺激として考えた骨リモデリングの数理モデルを用いて,人工股関節

ステムを装着 した大腿骨近位部について,骨の外形状変化および見かけの密度変化の

シミュレーションを行った.その結果,ステムの剛性が低いと骨吸収が抑制されたこ

とから,ステムを設計する際,ステムの剛性を低 くすることが一つの設計方針になり

得ることを示 した.この結論は,Huiskesらが示 した結果と同じものである.

人工股関節ステムの周囲における骨吸収現象は,ステムの剛 性 と骨の剛性が異なる

ために,骨に荷重が十分伝達されない応力遮へい(StressShielding)の状態によるもの

と考えられる.したがって,ステム以外のインプラントにおいても,応力遮へいが原

因で生 じる骨吸収により,緩みが生 じることが予想される.例えば,Orreial.(1990)

は,大腿骨の骨頭表面を置換するカップおよび腰骨近位部に装着する人工膝関節につ

いて,見かけの骨密度変化のリモデリングシミュレーションを行い,これらインプラ

ントの直下において骨吸収が顕著に生 じることを示 した.このように,骨に装着する
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様々なインプラントについて,インプラントの装着により生 じる骨構造変化を評価す

る際に,骨リモデ )ングシミュレーションが有用になると考えられる.さらに,Kuiper

andHuiskes(1997)は,リモデ ノングの力学刺激を目的関数に含むことにより,人工股

関節ステムの形状最適化手法を提案 した.長期に渡 り装着が可能となるインプラント

を設計する際には,このような骨リモデリングを考慮 した形状最適化シミュレーショ

ンが重要な役割を果たすと考えられる.

インプラント形状の力学的な評価と設計においては,巨視連続体レベルの骨リモデ

リングシミュレーションモデルが応用され,これまでに多くの成果が得られてきた.し

かしながら,人工股関節ステムなどのインプラントを骨に固定する際には,インプラ

ントと骨との界面における機械的な結合が重要である.微視的な骨梁構造を有する海

綿骨にインプラントを装着する場合においては,インプラントと海綿骨との界面にお

ける骨梁の表面リモデリングを考慮 した上で力学的評価を行う必要が生じる.したがっ

て,微視的なインプラントの表面形状,スクリューのネジ山の形状,あるいはステム

およびスクリュー自身の応力状態の評価を行う手段として,微視的な骨梁構造変化を

表現する骨梁表面リモデリングシミュレーションが重要になると考えられる.

2.3.2 骨梁表面リモデリングシミュレーション

骨リモデリングシミュレーションは,巨視連続体レベルのモデルから,より微視的

な骨梁レベルにおける力学刺激と構造変化との関連を表現するモデルへと詳細化が進

められてきた.骨梁レベルの現象に着目することは,骨リモデリングのメカニズムを

解明する際に必要となるだけではなく,海綿骨とインプラントとの界面における骨梁

形態の変化を評価する際に不可欠である.

例えば,表面にポーラスコー トが施されたセメントレスタイプの人工股関節ステム

においては,骨がステム表面の微視的な空孔に進入することにより,骨とステムとの

機械的な結合が行われる.また,骨を固定するスクリューにおいては,ネジ山の谷部

に骨が成長することにより,スクリューの適切な固定が期待される.このように,骨

に対してインプラントを適切に固定するためには,骨とインプラントとの界面におけ

る微視的な骨構造の変化が重要である.

Hollisteretal.(1993)は,ポーラスコー トが施されたインプラント表面における骨

梁の形成について,構造物の位相最適化手法 (Bends¢eandKikuchi,1988)を応用した
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リモデリングシミュレーションを行った.その結果,ポーラスコート部分の空孔におい

ては骨梁が形成し,また,インプラントの周囲においては力学状態に応じて骨梁構造が

変化することが示された.しかしながら,位相最適化の数理モデルが必ずしも骨リモ

チ )ング現象を表現するものではないため,得られた骨梁構造は,実験系 (Goldstein

etal･,1991)で観察される骨梁構造の変化を十分表現するものではなかった.また,見

かけの骨密度の変化を表現したシミュレーションであるため,表面リモデリングによ

る骨梁構造の変化は,直接的に表現されていない.

そこで,Sadegh etal･(1993)は,骨梁表面リモデリングシミュレーションを用いて,

スクリューのネジ山部近傍およびインプラント表面の微視的な空孔における骨梁の成

長過程を検討した.ここでは,骨梁表面リモデリングによる個々の骨梁の構造変化を

直接表現するため,骨梁の成長過程をより詳細に検討することが可能である.シミュ

レーションにより得られた結果は,骨梁の成長により,骨とスクリュー,および骨と

インプラントの機械的な結合が得られることを示唆するものであった.さらに,Luo

elal.(1999)は,円筒状インプラント周囲の骨梁表面リモjl+リングシミュレーション

を行い,臨床で観察される特徴的な骨梁構造が,インプラントと骨との界面における

力学環境に応じて形成されることを示している.

以上のように,骨梁表面リモデリングシミュレーションにより,インプラント周囲の

微視的な骨梁構造変化を評価することが可能になりつつある.しかしながら,Sadegh

らのモデルにおいては,微視的な骨梁構造の変化を表現するが,より巨視的なレベル

におけるリモデリング現象との対応が明確ではない.実際のインプラント形状を設計

する際には,骨梁レベルの微視的な構造の変化に加えて,より巨視的な領域の骨構造

変化をも含めた総合的な検討を行う必要がある.この際,微視的な領域における骨梁

構造変化を詳細に表現しつつ,さらに,巨視連続体レベルのリモデリング現象につい

ても十分表現し得る骨梁表面リモデリングシミュレーションが不可欠になるものと考

えられる.



第3章

骨梁表面 リモデリングの計算機 シ

ミュレーション手法

3.1 緒 言

海綿骨では,骨梁表面において微視的な力学刺激に応 じたリモデリングが行われる.

この骨梁表面リモデリングのメカニズムを理解するためには,第2.2.3項および2.3.2

項で述べたように,骨梁レベルの微視的な力学刺激と骨梁構造変化 とを直接関連付け

たシミュレーションにより,微視的な骨梁構造変化の結果として現れる巨視的な海綿骨

レベルの骨構造変化について検討する必要がある.骨梁表面リモデリングに影響を及

ぼす因子の中には,ビタミンD,PTH(ParathyroidHormone)などの全身性因子に加

えて,サイ トカインや成長因子などの局所性因子の存在が認められている (永田,1987;

Manolagas,1995).また,inviiroの実験系において,基質の変形に対する骨芽細胞の

応答 (Buckleyetal.,1988)や,流れによるせん断応力に対する刺激伝達物質の濃度上

昇 (HungetaL.,1996)などが報告されているように,細胞レベルの力学刺激の感知機

構がリモデリングに密接に関係すると考えられる (Cowinetal.,1991).したがって,

骨梁表面リモデリングのメカニズムを理解するためのシミュレーションモデルを構築

する際には,骨梁レベルにおける力学刺激を詳細に評価 した上で,個々の骨梁におけ

る力学刺激と構造変化とを関連付ける必要がある.

骨梁レベルの力学刺激を評価する際には,複雑な三次元骨梁構造を直接反映するイ

メージペース トモデル (HollisterandKikuchi,1994)を用いた大規模な応力解析が

有効である.Hollisterelal.(1994)と vanRietbergenetal.(1995)は,海綿骨のイ

25
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メ-ジペース トモデルを用いた有限要素解析により,個々の骨梁の力学状態が評価可

能になることを示 した.また,このような骨梁レベルの力学状態から,Nieburetal.

(2000)は,海綿骨における骨梁の骨折危険箇所を示す手法を提案 している.さらに,

vanRietbergeneial.(1999)は,ヒト大腿骨近位郡全体の大規模なイメージペース ト

モデルを作成 し,大腿骨に加わる外荷重の違いに応 じた個々の骨梁の力学状態を示し

た.このような大規模な応力解析が,計算機の演算能力および計算手法の発展により

可能となり始めており,海綿骨の力学状態を詳細に求める実用的な手法として,今後

広 く用いられるようになるものと期待される.

イメージペース トモデルを用いたリモデリングシミュレーションは,リモデリング

における骨梁レベルの微視的なメカニズムと,海綿骨 レベルの巨視的な適応現象との

関係を詳細に検討する手段として有効になると考えられる.例えば,Mullenderetal.

(1998)は,海綿骨のイメージペース トモデルを用いたリモデ )ングシミュレーション

を行い,骨梁構造の三次元的な変化を示 した.しかしながら,Mullenderらのシミュ

レーションは,骨の密度変化を取 り扱ったものであり,表面リモデリングによる骨梁

構造の変化は表現されていない.

そこで本章では,海綿骨のイメージペース トモデルを用いた骨梁表面リモデリング

の計算機シミュレーション手法を構築する.まず,骨梁レベルの微視的な力学刺激と

骨梁構造変化とを直接関連付けた数理モデルとして,局所的な力学刺激の一様化を目

指す骨梁表面リモデリング別について述べる.次に,骨梁レベルの力学刺激を詳細に

評価するために,海綿骨の有限要素モデルとして,骨梁構造を直接表現 したイメージ

ペース トモデルを採用する.ここでは,イメージペース トモデルを用いた有限要素解

析を行い,海綿骨レベルの骨構造について,個々の骨梁の応力状態が詳細に評価され

ることを示す.さらに,表面リモデリングによる骨梁構造変化を直接表現 したシミュ

レーション手法をイメージペース トモデルに適用する.

3.2 骨梁表面リモデリング則

骨梁表面リモデリングの数理モデルにおいては,個々の骨梁の構造変化と微視的な

力学刺激とを関連付けることが必要になる.そこで,本研究では,リモデリングの数

理モデルとして,安達ら(1997)が提案 した骨梁表面リモデ ノング別を採用する.この



3.2骨梁表面リモデリング則 27

リモデリング別は,骨の吸収および形成による骨梁表面の移動が,局所的な応力一様

化を目指して行われると仮定するものである.

3.2.1 リモデリングによる骨梁表面の移動

力学刺激が骨梁表面リモデリングに与える影響は,第2.1節に示 したように,骨構

造の巨視的な変化から細胞レベルの生化学的な反応に至るまで,様々な階層において

観察される.また,各階層における現象は,互いに密接に関連するものと考えられる.

本研究では,骨梁表面リモデリングの階層的なメカニズムの中で,骨梁レベルの力学

刺激に対する個々の骨梁形態の適応変化と,その積み重ねによりもたらされる海綿骨

レベルの骨構造の変化について焦点を絞るものとする.

海綿骨は,図3.1(a)に示すように,三次元網目状の骨梁構造を有しており,個々の

骨梁の縦断面においては,図3.1(b)に示すように,骨梁表面に沿った層板状の構造が

観察される.これは,骨梁の表面において図3.2上に示す細胞活動によるリモデリン

グが行われ,破骨細胞による骨吸収と骨芽細胞による骨形成が表面に沿って生じたこ

とを示している (Parfitt,1994).リモデ )ング回転を記述する時間スケール tにおい

ては,このような骨の形成量あるいは吸収量に応じた骨梁表面の移動が生 じる.した

がって,リモデリング回転の1周期における骨梁表面の移動量は,骨の形成量と吸収

量との相対差に応 じたものとなる.ここで,時間スケール tは,例えば歩行運動など

による骨の応力変動を考える時間スケールに比べると,十分長いものである.

以下では,リモデリング回転の時間スケールtにおける骨梁表面の外向き法線方向

の移動速度をThとし,その符号をrh<0(吸収期),rh>0(形成期),および rh-0

(休止期)とする.骨梁構造の適応変化について考える場合,実際に観察される骨構造

変化の時間スケールが,図3.2上に示すリモデリング回転を記述する時間スケール t

と比較して長いことから,リモデリング回転の繰 り返しによる骨梁形態の時間変化が

重要になると考えられる.したがって本リモデ )ング別では,図3.2下に示すように,

リモデリング回転の時間スケール tに対して十分長い時間スケールTを基準とした見

かけの表面移動速度 Adに着日する.

骨梁表面の移動速度 M を局所的な力学量の関数として表現することにより,骨梁

表面1)モデ )ングの速度式が定式化される.例えば,Sadegh etal.(1993)とSmithei

al.(1997)は,リモデ )ングが力学刺激の目標値を目指す形式の数理モデルを提案し
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(a)海綿骨の骨梁構造

(b)骨梁の縦断面

図3.1牛尾椎体海綿骨のSEM像
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図3.2骨梁表面リモデリングによる骨梁形態の変化

ている.しかしながら,リモデリングを担う個々の細胞が,細胞の置かれた場所や状

況に関わらず同じ目標値に向かうとする実験的な事実は,これまでに報告されていな

い.したがって,力学刺激の目標値を用いた数理モデルは,適用する範囲によっては

現象論的なモデルとして有用であるが,そのメカニズムを明らかにするためには,さ

らなる実験的な検討が必要である.一方,例えば,骨細管と細胞質突起の間隙におけ

る間質液の流れが骨細胞に力学刺激を伝達するというメカニズム (Weinbaumelal.,

1994;Wangelal.,1999)を仮定すると,ひずみの絶対的な大きさではなく,局所的な

ひずみの勾配が流れを駆動することになる.さらに,生体組織における残留応力の解

釈 (Fung,1984;TakamizawaandHayashi,1987;Adachietal.,1998)から,生体組織

のリモデリングが,力学刺激の一様化を目指して行われるとする仮説が提案されてい

る.そこで,本リモデリング別では,骨梁表面の移動が局所的な力学刺激の一様化を

目指すものと考えて,表面移動速度M を記述するものとする.
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3.2.2 骨梁表面リモデリングの駆動力

リモデリング別に用いる力学刺激として,局所での力学量を考える.ここでは,リ

モデリングによる骨の巨視的な見かけの密度変化を現象論的に良く表現する数理モデ

ル (Carteretal.,1987,IHuiskeselal.,1987)に習い,リモデリングと関連付けられる

力学刺激として,応力のスカラ値関数 crを採用する.さらに,生体組織は,リモデリ

ングによる機能的適応能を有するとの観点から,リモデリング平衡において力学刺激

が一様であるとする仮説 (Fung,1984,･TakamizawaandHayashi,1987;Adachietal.,

1998)を採用 し,その一様化を目指すリモチ.リングの駆動力として,局所における応

力の不均一性を用いる.

細胞が刺激を感知する空間的広が りを考慮するため,積分形 (Mullenderelal.,1994)

を用いて応力 Jの不均一性を表現する.まず,図3.3に示すように,骨梁表面上の任

意の点 c cにおける応力値を olc,その近傍の骨梁表面上の点 3?,における応力値をU,

とし,点 ccと点 a:rの距離 l-la!,-a:cJに対する重み付き平均値により,点 a:C の近

TrabeculaMarrow

図3.3骨梁表面におけるリモデリング駆動力の評価
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傍における応力の代表値 O-dを

Jd-/sw(I)UrdS//S-(I)dS
(3･1)

と表す.ここで,Sは骨梁表面を,W(I)は lに関する重み関数を表す.なお,骨基質

内に存在する骨細胞 (Cowinetal.,1991)の力学刺激に対する応答を考慮するモデル

へと拡張する際には,式 (3.1)中の積分領域を表面 Sから体積 V とする･

近傍応力 Jdに対する着目点 3:Cでの応力 o･Cの相対値

Il-ln(Jc/Jd) (3･2)

を用いて,骨梁表面上の点 a!Cにおける応力の不均一性を評価 し,これを骨梁表面リモ

チ.リングの駆動力とする.この時,式 (3.1)中の重み関数 W(I):W(l)≧0(0≦l≦lL,)

は lについて単調減少関数とし,感知半径 IL内において点 a:Cからの距離に応 じた応

力差の評価を行う.この重み関数 W(I)を用いた式(3.1)の積分形により近傍応力 o･dを

評価することは,骨の細胞が近傍の細胞とネットワーク(Doty,1981)を形成して刺激

情報の伝達を行っていること(Donahueeial.,1995)を反映するものである.

3.2.3 応力一様化を目指す骨梁表面移動

リモデリング駆動力 Ilを用いて,局所の応力一様化を目指す骨梁表面リモデリング

別を記述する.なお,ここでは,リモチ.リング駆動力 Ilが,骨梁表面移動速度 M を

記述する時間スケール Tにおける代表的な力学刺激を表すものと仮定する.一般に,

構造体の表面応力は,材料が付加されると減少し, 材料を除去すると増大する傾向を

示す.したがって,局所での応力一様化を表現するために,骨梁表面移動速度 血 と

リモデ )ング駆動力 T との間に 通>o(Il>o)および h<o(Il<0)の関係を仮

定し,図3.4に示すように,連続な正弦関数を用いてモデル化する.ここで,㍑ およ

び Ilは,リモデ )ング平衡の近傍における擬似的な不感帯 (Carter.1984)の開催で

ある.以上より,リモデリング回転の時間スケールに対して十分長い時間スケール T

について,個々の骨梁構造の変化と骨梁レベルの力学刺激が関連付けられる.

骨梁表面リモデリング別には,2種類のモデルパラメータが導入されている.1つは,

図3.4に示される不感帯の開催 ruおよび Flであり,細胞の力学状態に対する感度を

表すパラメータである.このパラメータは,細胞の力学刺激に対する活性度を決定す
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〟 Fomation

h max IlIlII一 ーヽ

r:+ 0ll ■ーFu r
Resorpt10n h min

図3.4骨梁表面リモデリングの速度式

るため,骨梁構造の時間変化速度に影響を与えることが予想される.もう1つのモデ

ルパラメータは,図3.3に示される力学刺激の感知半径 IL であり,細胞の力学刺激に

対する空間的な感度を表すパラメータである.感知半径 IL の大きさは,例えば,骨

芽細胞の力学刺激に対するカルシウムイオン波伝播の inviiro観察 (XiaandFerrier,

1992;佐藤ら,2000a)から,数 100〃mと推定される.また,これら2種類のモデルパ

ラメータは,シミュレーションと実験で得られる骨梁構造の変化を比較することによ

り,決定することが可能である.

なお,骨梁表面リモデリング別は,リモデリング平衡近傍における力学刺激に対す

る成長と吸収を単調関数を用いて表現 したものであり,過負荷時などに見られる病的

な骨吸収は特に考慮 していない.また,巨視連続体理論に基づ く数理モデル (Cowin

andHegedus,1976,LCartereial.,1987;Huiskesetal.,1987)に導入されている目標の

力学刺激値を用いておらず,着目している局所の力学状態とリモデリングとの関係は,

局所の因子のみによって決定されるものと考える.さらに,力学刺激の空間的不均一性

だけではなく,応力の分布パターンは変化 しないがその大きさが一様に変化する場合

のように,時間的不均一性を考慮することもモデルの拡張により可能である (Tanaka

etall,1993).
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3.3 骨のイメージペース ト有限要素法

骨梁表面リモデリングシミュレーションでは,骨梁レベルにおける力学状態を詳細

に評価する必要がある.本節では,海綿骨のイメージペース トモデルを用いた有限要

素解析を行い,海綿骨レベルの骨構造について,個々の骨梁の力学状態を評価する手

法について述べる.イメージペース トモデルは,有限要素解析に適 した三次元形状モ

デルであり,規則的に配列されたVoxel要素から構成される.

3.3.1 骨構造の非侵襲的計測手法

一般に,骨のイメージペース トモデルは,複数の断面に関して計測された二次元形

状の画像データを三次元再構成することにより作成される(周藤,1995).イメージペー

ス トモデルを用いた骨梁構造の応力解析を行う際には,まず,骨梁構造を精密に計測

した上で,イメージペース トモデルを作成することが必要になる.以下では,骨構造

を計測する際に広 く用いられている非侵襲的な計測手法 (Genanteta1.,1999)として,

表3･1に示すX線 CT(ComputatedTbmography)装置および核磁気共鳴画像 (MRI‥

MagneticResonancelmaging)装置について概説する.

X線CT装置においては,試料に照射されたX線の透過量を検出することにより,複

数の二次元画像データが非侵襲的に計測される (岩井ら,1988).二次元画像データの

分解能が高いほど,また各画像間のスライス間隔が小さいほど,より詳細な形状デー

タが得られるが,試料の被爆線量の増加および計測領域の制約といった問題が生じる

(Genantelal.,1999).したがって,低分解能であるが被爆線量が小さく計測領域の大

きいvQCT(VolumeQuantitativeCT)は invivo計測に,また被爆線量は大きいが高

分解能であるhrCT(High ResolutionCT)およびFLCT(MicroCT)ばinvilro計測に,

それぞれ使い分けられている.特に海綿骨を対象とする場合,PCT(Feldkampeiall,

1989)を用いることにより,骨梁構造の形状データを得ることが可能である.さらに,

表3･1X線 CT装置および核磁気共鳴画像 (MRI)装置の分解能(Genantetal.,1999)

VQCT hrQCT 〃CT XTM hrMRⅠ 〃MRI

Resolution ～500pm ～100ILm ～10pm -1IJm ～300FLm ～80FLm
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XTM(X-RayTbmographicMicroscopy)においては,シンクロトロン放射 (Synchroton

Radiation)により発生する高エネルギーのX線を用いているため,より高い分解能が

得られる.

一方,核磁気共鳴画像 (MRI)装置では,磁場中に置かれた試料の核磁気共鳴信号を

検出することにより,画像データが非侵襲的に計測される (岩井ら,1988).分解能の

面ではX線 CTに劣るが,被爆の危険性がないことから,invivoにおいて分解能の高

い形状データを得ることが可能である.例えば,より強い磁場を用いた〃MR(Micro

MagneticResonance)では,inviiro計測ではあるが,二次元画像で80FLm程度の分解

能が得られており,骨梁構造の定量的な評価に用いられ始めている (Jaraetal.,1993).

以上のように,必要となる分解能や被爆線量に応 じて計測装置が選択され (Genant

etal.,1999),目的に応 じた骨構造の計測が行われている.本論文では,骨梁構造を詳

細に表現 したイメージペース トモデルを作成するため,比較的分解能が高いX線〃CT

により計測した形状データを用いる.

3.3.2 骨のイメージペース トモデル

骨梁構造を詳細に反映したイメージペース トモデルを作成するためには,十分な分解

能により計測した海綿骨の形状データが必要となる.本項では,Wistarラット(雌,10

週齢)のLl椎骨について,X線〝CT(MCT-CBIOOMF,日立メディコ社)を用いた形状

データの計測を行い,椎骨のイメージペース トモデルを作成する.なお,ここで用いるX

線〃CTの分解能は,約13〃m/Pixe卜 約100〃m/Pixelであり,計測領域の大きさは,分

解能が13FLm/Pixelおよび100pm/Pixelの場合,それぞれ6.2mmx6.2mmx2.6mm

および48mmx48mmx20mmである.

作成 したラット椎骨のイメージペース トモデルを図3.5に示す.まず,図3.5(a)に透

視像で示す椎骨について,43〃m/Pixelの分解能により,A-A'横断面の画像データを

図3.5(b)に示すように計測 した.このような画像データを,A-A'横断面に平行な横断

面について,等間隔で計201枚計測 した.各画像データ間の間隔は,画像データの分

解能と同じ43〃mとした.計測 した二次元画像データを二値化処理した後,三次元再

構成を行うと,図3.5(C)に示す椎骨全体のイメージペース トモデルが得られる.この

際,イメージペース トモデルを構成するVoxel要素の大きさ,すなわちイメージペー

ス トモデルの分解能は,画像データの分解能と同じ43FLm/Voxelとした.
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(a)X線透視像 (b)二次元画像データ

(A-A-横断面)

Caud.

(C)イメージペース トモデルの三次元像 (分解能 43pm/Voxel)

図3.5ラット椎骨のイメージペース トモデル
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さらに,図3･5(a)に示す破線で囲まれた椎体中央部について,分解能が13〃m/Voxel

のイメージペース トモデルを図3.6に示すように作成 した.X線〃CTを用いて計測 し

た画像データについては,画素の大きさおよびスライス間隔を13〃m とし,計測枚数

を計 201枚 とした.より高い分解能の画像データを用いることにより,骨梁構造を詳

細に反映した形状モデルの作成が可能となる.

3.3.3 イメージペース トモデルを用いた骨の応力解析

イメージペース ト有限要素法においては,前項で示 したイメージベ一一ス トモデルを

構成するVoxel要素をそのまま利用 し,規則的な要素分割を行う.これにより,有限

要素モデル作成においてコス トのかかる要素分割が大幅に簡略化され,さらに,付録

A.1に示すEBE/PCG法を用いた大規模有限要素解析が可能となる (vanRietbergen

etal･,1995).この際,イメージペース トモデルには,Voxel要素の大きさに依存 した

表面形状の凹凸が存在するため,Voxel要素レベルにおいて応力値が振動する.しかし

ながら,この応力値の振動の大きさは,表面が滑らかな通常の有限要素モデルと比較

した場合,例えば,要素分割数が解析精度に与える影響と比較 して十分小さいもので

図3.6ラット椎体中央部のイメージペース トモデルの全体像と海綿骨の骨栄

構造 (分解能 13〃m/Vo光el)
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ある(Guldbergeial.,1998).また,表面に位置する要素については,周囲の要素を含

めた領域について応力値を平均化することにより,より滑らかな応力分布を得ること

が可能である(CharrasandGuldberg,2000).

本論文では,骨を等方線形弾性体と仮定し,イメージペース トモデルを用いた有限

要素解析を行う.骨部の材料定数は,ヤング率 E -20GPa,ポアソン比 U-0.30

(Buskirkeial･,1981)とし,骨髄部は空孔とみなして計算対象から除外する･以下で

は,イメージペース トモデルを用いた応力解析の一例として,図3.6に示すWistarラッ

トLl椎体の応力解析について述べる.

まず,椎体が主に体幹軸方向の圧縮荷重を受けることを考慮 して,図3･7(a)に示す

ように,体幹軸方向の圧縮荷重 F を受ける場合,すなわち,荷重方向と前後軸方向

とのなす角 OAP -900の場合について応力解析を行った.この際,圧縮荷重 Fの大

きさIFl-10Nとなるように,上端面に一様圧縮変位 U3 を調節 して与え,モデルの

下端面は固着とした.各voxel要素の一辺の長さは,X線pCTの分解能と同じ13FLm

とし,解析領域全体の要素数は約4,600万個,その中で骨部の要素数は約500万個と

した.なお,境界条件の設定と応力解析は,市販のイメージペース ト構造解析ソフト

(VOXELCONV4,くいんと社)を用いて行った.

椎体の外側表面および内部の海綿骨部の相当応力を図3.7に示す.皮質骨部および

海綿骨部の両者ともに,椎体の中央部において比較的高い応力値が示された.これは,

中央部では弓状に湾曲した外形状により応力が高くなることに加え,海綿骨部の骨梁

が,上下端面と比較して中央部付近で疎になるためである.また,個々の骨梁の相当

最力は,図3.7(b)に示すように,最大5MPa程度まで広 く分布することが分かる.こ

れは,骨梁の複雑な三次元網目構造により,椎体全体に一様な圧縮荷重が与えられて

ち,個々の骨梁が三次元的な曲げ (vanRietbergeneial.,1995)などの複雑な負荷を受

けるためである.

次に,椎体に加わる荷重が体幹軸方向から変化した場合を想定 し,図3.8(a)に示す

ように応力解析を行った.この際,圧縮荷重 Fの大きさIFl-10N,荷重方向と前後

軸方向とのなす角 OAP -450 となるように,上端面に一様圧縮変位 Ulおよび U3 を

調節して与えた.応力解析の結果として,椎体の外側表面および内側の海綿骨部の相

当応力を図3.8に示す.体幹軸方向に圧縮荷重を与えた OAP -900の場合(図3.7)と

異なり,椎体の上下部において皮質骨部の応力値が高くなった.特に下部においては,
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(a)皮質骨部の相当応力

(b)海綿骨部の相当応力

図3.7ラット椎体のイメージペースト有限要素解析 (OAF-900)
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(a)皮質骨部の相当応力

(b)海綿骨部の相当応力

図3.8ラット椎体のイメージペースト有限要素解析 (OAP-450)
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固着面が大きな曲げを受けるために,最も高い応力値が示された.また,個々の骨梁

の相当応力は,図3.8(b)に示すように,最大10MPa程度まで分布することが分かる.

このような荷重条件の違いに応 じた骨梁レベルの力学状態の違いが,後に第4.3.1項で

示すように,骨梁表面リモデリングの駆動力に影響を与えることになる.

以上のように,イメージペース トモデルを用いた有限要素解析により,海綿骨レベ

ルの骨構造について,個々の骨梁の力学状態を詳細に評価することが可能である.

3.4 骨梁表面リモデリングのPixel/Vbxelシミュレーショ
ン手法

局所的な力学刺激と骨梁構造変化とを関連付けた骨梁表面リモデリングの数理モデ

ルと,骨梁構造を詳細に反映した海綿骨の有限要素モデルを組み合わせることにより,

海綿骨レベルの骨構造について,骨梁表面リモデリングを直接表現 した計算機シミュ

レーション手法の構築が可能になる.本節では,第3.2節で示 した骨梁表面リモデリ

ング別を,第3.3節で示 した骨のイメージペース トモデルに適用 し,骨梁表面リモデ

リングの計算機シミュレーション手法を構築する.

3.4.1 Pixel/Vbxel有限要素モデル

骨梁表面リモデリングシミュレーションを行う際には,表面移動による骨梁形態の

変化を離散的に表現する必要がある.例えば,境界要素法を用いた表面リモデリング

シミュレーション (Sadegh etal.,1993)においては,節点を移動させることにより骨

梁の形態変化を表現 している.一方,安達ら(1997)は,二次元Pixel有限要素モデル

を用いた表面リモデリングシミュレーションにおいて,Pixel要素単位の除去および付

加により骨梁表面移動を表現 している.そこで本節では,イメージペース トモデルが

Voxel要素により構成されていることから,安達らの手法を三次元問題へ拡張するこ

とにする.

リモデリングシミュレーションの対象とする領域を,二次元問題ではPixel要素,≡

次元問題ではVoxel要素を用いて,図3.9に示すように規則的に分割する.骨梁,皮

質骨,インプラントなどの形態は,それぞれの種類のPixel/Voxel要素により離散的に

表現する.したがって,本シミュレーションでは,第3.3節で示したイメージペース ト
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Ma汀OW
elements

Ma汀OW
elements

(a)二次元問題 (pixel)

Trabecular
elements

(b)三次元問題 (vbxel)

図3.9Pixel/Voxel分割を用いた骨梁形状の離散的表現

モデルのように,二次元および三次元の画像データを直接用いることが可能である.

応力計算を行う際は,各pixel/WXel要素の種類に応 じた材料定数を与え,付録A.1

に示すEBE/PCG法を用いた有限要素解析を行う.また,要素剛性マ トリクスには,

Pixel要素についてクロス ドトライアングル要素を,Voxel要素について5個の四面体

1次要素から作成 した要素 (Miyamotoef｡J.,1971)を用いた.
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3.4.2 骨梁表面リモデリング別の離散的表現

骨髄要素と面で接する骨梁要素を骨梁表面要素とし,この要素について骨梁表面リ

モデ ノングを考える.まず,離散化された骨梁に対 して,式(3.2)に示す骨梁表面リモ

デリングの駆動力 Ilを評価する.骨梁表面要素の総数をN とすると,骨梁表面要素

C に対する応力分布の評価値 Fcは,式(3.2)の離散形として

･C-ln(gciw(l"/i w(l可 (3･3)

と求められる.ここで,Jiは骨梁表面要素 iの応力値,および l‖ま表面要素 Cの重

心から表面要素 iの重心までの距離を表す.また,重み関数 W(l)は,単純な場合とし

て距離 Jに比例して単調減少する関数:

-(l巧 言 l/lL ('10…llL;lL ' , (3A,

を仮定する.

骨梁表面の成長 ･吸収による移動は,図3.10に示すように,骨梁要素の付加により

表面の成長を,除去により吸収をそれぞれ表現する.ここで,骨梁表面要素 C の表面

移動速度 〃｡を,単位時間を表すシミュレーションステップあたりの表面移動量とし

て要素寸法単位 (element/step)で表すものとし,本モデルでは Aic-1,0,-1の3通

りの表面移動に限定する.したがって,本来は図3.4に示すように連続的な値を取る

表面移動速度 Mcが離散値をとることを補うため,図3.4に示す関数と相似な確率関

lll■
■■こ

∴____∴~.ゝ':1

品 慧一議

図3.10要素の除去および付加による骨梁表面の移動
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数 pAJc(rc):lPhc(Fc)l≦1を用いて骨梁表面移動を確率的に行うものとする (安達ら,

1997).形態変化が進み表面応力が一様化されてくると,各骨梁表面要素の rcの値は

Oに近づき,表面移動が生 じる確率が小 さくなる.その結果,見かけの形態変化が生

じないリモデリングの平衡状態へ向かうことになる.

3.4.3 骨梁形態変化のシミュレーション手順

リモデリングによる骨梁形態の変化を,図3.11に示す計算手順にしたがって行う.

(1)骨のPixel/Voxel有限要素モデルを作成 し,初期形態とする.この際,第313節で

示 したイメージペース トモデルを直接用いることが可能である.

(2)Pixel/Voxelモデルに境界条件を与え,EBE/PCG 法を用いた有限要素解析を行

い,各要素の応力値 Jを求める.

(3)応力値 o･から,式 (3.3)を用いて骨梁表面要素 C でのリモjl+リング駆動力 Fcを

求める.

(4)リモデリング駆動力 Tcおよび 図3･4と相似な確率関数 phc(Fc)から表面移動速

度 底 を決定 し,要素の付加 ･除去により骨梁表面移動を行う.

doo1
9
^
!)t

!Ja)(

図3.11リモデリングによる骨梁形態変化のシミュレーション手順
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(5)リモデ )ングによる形態変化が得られない場合,あるいは同様の形態変化を繰り

返す場合は,リモデリング平衡に達 したと判断して計算を終了し,平衡でなけれ

ば手順 (2)に戻 り計算を続ける.

本論文では,骨梁表面で細胞が力学刺激として感知する応力 JにMisesの相当応力

を用いる.また,以下では(2)-(5)の一連の手順を 1stepとし,その繰 り返し回数を

step数と呼ぶことにする.

3.5 結 言

海綿骨では,微視的な力学刺激に応 じた細胞活動による骨梁表面リモデリングによ

り,個々の骨梁の形態が変化する.この骨梁におけるリモデリングのメカニズムを理

解するためには,骨梁レベルの力学刺激と構造変化とを直接関連付け,さらに,巨視

的な海綿骨レベルの骨構造の変化を表現 し得るシミュレーションモデルが必要となる.

本章では,まず,リモデリングの数理モデルとして,骨梁レベルの力学刺激と形態変

化とを直接関連付けた骨梁表面リモデリング別について述べた.ここでは,表面リモ

デリングによる骨梁構造の変化が,局所的な応力の一様化を目指すものと仮定し,リ

モデリングの駆動力を局所的な応力の不均一性で表した.次に,イメージペース ト有

限要素法を用いて骨梁の力学状態を評価 した.X線〃CTを用いて計測した画像データ

から作成される骨のイメージペース トモデルは,海綿骨の骨梁構造を詳細に表現する

ことが可能である.ここでは,ラット椎体のイメージペーストモデルを用いた大規模な

有限要素解析から,海綿骨レベルの骨構造について,個々の骨梁の力学状態を詳細に

評価可能であることを確認 した.さらに,骨梁表面リモデリング別をイメージペース

トモデルに適用 し,Pixel/Voxelモデルを用いた表面l)モチ'リングの計算機シミュレー

ション手法を構築した.このシミュレーション手法を用いることにより,リモデリン

グにおける骨梁レベルの微視的なメカニズムと海綿骨レベルの巨視的な現象との関連

を詳細に評価することが可能となる.
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骨梁表面 リモデリング別の基本的

特性

4.1 緒 言

骨リモデリングのシミュレーションモデルを構築する際,数理モデルの基本的特性

を明らかにすることは重要な課題である.第3章では,骨梁表面リモデリングシミュ

レーションの数理モデルとして,局所的な力学刺激の一様化を目指す骨梁表面リモデ

リング別を示 した.本章では,このリモデリング別の基本的特性について,二次元骨

梁表面リモデリングシミュレーションにより検討する.

骨梁表面リモデ )ング別の基本的特性について,安達ら(1997)は,単純な骨梁モデ

ルを用いた二次元シミュレーションにより,骨梁配向が荷重方向に変化することを示

した.また,実際の大腿骨において観察される特徴的な骨梁構造と類似した構造特性

が得られたことから,リモデリング別の現象記述能力を確認している.しかしながら,

リモデリング別に導入されたモデルパラメータの特性については,定量的な検討が行

われていない.このような数理モデルに含まれるモデルパラメータは,リモデリング

シミュレーションにより得られる骨構造変化を定量的に決定する重要なパラメータで

あり(Cowinetal.,1985),実験において観察される骨構造変化との比較を通じて決定

される.この際,数理モデルに含まれるモデルパラメータの基本的特性を予め明らか

にしておく必要がある.

また,リモデリングのメカニズムの検討を行う際にも,数理モデルの基本的特性を

明らかにすることが重要となる.骨梁表面リモデリング別においては,細胞が感知す

45
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る局所的な力学量を考慮 したリモデリング駆動力とモデルパラメータが導入されてい

る.したがって,骨梁表面リモデリング別の特性を明らかにすることにより,細胞レ

ベルあるいは骨梁レベルの微視的な力学刺激とリモデリングとの関連を検討すること

が可能となる.このことは,リモデリングのメカニズムを探るために必要な新たな実

験系の検討を行う際にも有用である.

本章では,まず,線形に分布する圧縮荷重を受ける海綿骨の二次元リモデリングシ

ミュレーションを行い,骨梁表面リモデリング別に含まれるモデルパラメータが骨梁

構造変化に及ぼす影響を明らかにする.次に,第3.3節で示した海綿骨のイメージペー

ス トモデルを用いて,海綿骨における骨梁の形成および吸収の活性度について検討す

る.さらに,リモデリング別の形式がリモデリング駆動力に及ぼす影響を明らかにし,

リモデリングを担う細胞が力学刺激を感知するメカニズムについて考察を加える.

4.2 骨梁表面リモデリング別のモデルパラメータの特性

骨梁表面リモデリング別に導入されたモデルパラメータは,図3.4に示される不感

帯の間借 ru,Tlおよび図3.3に示される力学刺激の感知半径 IL であり,シミュレー

ションで得られる骨梁構造の変化を実験結果と比較することにより決定される,この

際,モデルパラメータの特性が骨梁構造の変化に及ぼす影響を予め明らかにしておく

必要がある.本節では,線形に分布する圧縮荷重を受ける長方形海綿骨の二次元骨梁

表面リモデリングシミュレーションを行い,モデルパラメータが骨梁構造の変化に及

ぼす影響を検討する.

4.2.1 分布する圧縮荷重を受ける長方形海綿骨モデル

線形に分布する圧縮荷重を受ける長方形海綿骨モデルを,図4.1に示すように作成し

た.海綿骨の初期の骨梁構造は,等方性となるように,外径が1000pm,内径が600FLm

である円環状の骨梁をランダムに配置 して作成 した.骨梁構造の形態特徴量 (Parfitt

etall,1987;Feldkampetal.,1989)(付録A･2)は,骨梁の平均体積分率 BV/TV(Bone

Volume/TissueVolume)-0.62,骨梁の平均厚さ Tb.Th(TrabecularThickness)-

272FLm,単位長さあたりの骨梁数 Tb.N(TrabecularNumber)-2.28mm~1,骨梁間

の平均距離 Tb.Sp(TrabecularSeparation)-166ILm,および単位面積当たりの連結数
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G=1.OMPa

図4.1長方形海綿骨モデル

Co″(Connectivity)-2.82mm~2 とした.なお,この円環状骨梁の外径および内径を

変化させることにより,作成する骨梁構造の形態特徴量を調節することが可能である.

海綿骨部の一辺の長さは,Xl軸方向に W -10.0mm,x 2 軸方向に W/2-5.0mm

とし,Pixel要素の大きさは,一辺の長さ25FLm とした.すなわち,要素分割数はXl

軸方向に400個,および x 2軸方向に200個とした.

海綿骨部の周囲には,図4.1に示すようにヤング率が骨部の1/100倍である要素を

0.2mmの幅で配置した.この要素を介 して,Xl軸方向にOMPaから1MPaまで線形

に分布する x 2軸方向の圧縮荷重を海綿骨に与えた.モデルの下端面は,x2軸方向の

変位のみを拘束した.

4.2.2 骨梁構造変化に及ぼす不感帯幅の大きさ ITlの影響

不感帯幅 TuとTlは,リモデ )ング駆動力 T とリモデ )ング速度 血 とを関係付け

る図3.4中のモデルパラメータである.ここでは, Tuとrlの大きさIrlを 1.0から

10.0まで変化させ,リモデリングシミュレーションを行った.感知半径 ILは,2.0mm

で一定とした.

リモデ )ングにより得られた代表的な骨梁構造として,II"l-1.0,2･0,5･0,および

10.0について,10thstepおよび20thstepにおける構造を図4.2にそれぞれ示す.す
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lothstep
(a)II"I-1･0

lothstep

20thstep

(b)困-2･0

lothstep

20thstep

(C)lTl-5･0

lothstep

20thstep

(d)lIll-10･0
20tllStep

図4･2rIIJ-1･0,∃lo,5･0,および 10.0における骨梁構造変化 (lL-2･Omm)
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ベての IIllの値について,圧縮荷重の方向へ配向する骨梁がリモデ )ングにより形成

された.これは,圧縮荷重に対する骨梁構造の機能的な適応変化を良く表現するもの

である(安達ら,1997).また,lIllの値が大きいほど,初期状態からの骨梁構造変化が

小さくなることが示された.

この骨梁構造の変化を定量的に検討するため,骨梁構造の形態特徴量の変化を図4･3(a)

～(e)に示す.リモチ.リングの進行に伴い,平均体積分率 BV/TV は,図4･3(a)に示

すように,すべての II"lの値について低下した.これは,吸収側のリモデ )ング駆動

力 Ilを持つ骨梁表面の面積が,形成側に比較して大きいためである.また,BV/TV

の減少に応じて,平均厚さTb.Th,単位長さあたりの数 Tb.N,および単位面積当た

りの連結数CONは減少し,平均距離 Tb.Spは増加した.また,これらの形態特徴量

の変化速度は,lIllの値が大きいほど,その変化速度が抑えられる結果となった.例え

ば,図4.3(a)のグラフの傾きから,平均体積分率 BV/TVの平均的な減少速度の大き

さ JBV/TVlを IFlに対して求めると,図4.3(f)に示すように,単調に減少すること

が示された.

以上のように,不感帯幅 II'lが大きいほど,リモデ )ングによる骨梁構造の変化速

度が小さくなることが示された.これは,lIllが大きくなると不感帯幅が広がり,リモ

デリングを行う活性化された骨梁表面の面積が減少するためである.

4.2.3 骨梁構造変化に及ぼす感知半径 ILの影響

感知半径 ILは,細胞が力学刺激を感知する領域を表す図3.3中のモデルパラメータ

である.ここでは,lLを0.05mmから10.0mm まで,すなわち,長方形海綿骨の幅

W で無次元化した値 IL/W を0.05から1.0まで変化させ,リモデ )ングシミュレー

ションを行った.不感帯幅の大きさIIllは,5.0で一定とした.

リモチ.リングにより得られた代表的な骨梁構造として,lL/W -0･05,0･3,0･6,およ

び1.0について,20thstepおよび50thstepにおける構造を図4.4にそれぞれ示す.lI"l

を変化させた場合とは異なり,圧縮荷重の小さい左側の領域においては,lL/W の値が

大きいほど骨梁の減少が顕著になる傾向が確認された.その結果として,圧縮荷重の分

布に応じた平均体積分率 BV/TVの空間的な偏 りが生じていることが分かる.例えば,

lL/W -0.05の場合,50thstepにおいても骨梁の欠落は見られないが,lL/W -1･0

の場合においては,20thstepにおいて左端の骨梁が欠落し,この欠落が生じる領域が,
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20thstep
(a)lL/W -0･05

20thstep

50thstep

(b)lL/W -0.3

20thstep

50thstep

(C)lL/W -0･6

20thstep

50thstep

(d)lL/W -1･0
50thstep

図4･4lL/W -0105,0･3,0･6,および 1･0における骨梁構造変化(lFl-5･0)



52 第4章 骨梁表面リモデリング別の基本的特性

50thstepにおいては右側に広がることが分かる.

そこで,感知半径 IL/W と平均体積分率 BV/TVの空間的な偏 りとの関係を定量的

に評価するため,図4,1に示 した Xl軸を長方形の幅 W で無次元化した座標 E軸に

関して,50thstepにおけるBV/TVの空間的な分布を図4.5に示す.ここでは,まず,

E軸方向の幅 JEL-0.2の領域について,図4.5(a)に示すように,E軸方向に関する

平均体積分率 BV/TVの移動平均値を求めた.さらに,最小自乗法を用いて,この移

0.0

%=Xl/W

(a)BV/TVの ち方向分布

0.5

0.6

0.4

喜0.2

笥 0
-0.2

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0

IL/W

(b)空間分布の一次勾配 ABV/TV

図4･5感知半径 ILが平均体積分率 BV/TVの空間分布に及ぼす影響 (50thstep)
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動平均値を一次関数近似し,空間的な一次勾配 △BV/TVを求めた.例えば,一次勾

配 △BV/TVは,lL/W-0.05において 10･06,lL/W-1･0においてOA7となった･

この一次勾配 △BV/TVを各 IL/Wの値について求めると,図4･5(b)に示すように,

lL/Wに対 して △BV/TVが単調増加する傾向が示された.

以上のように,感知半径 ILが大きいほど,BV/TVの空間的な分布が顕著になるこ

とが示された.これは,lLが大きくなると,巨視的な力学状態がリモデリング駆動力

11に反映され,結果として,巨視的な応力分布に対するリモデリングの感度が増加す

るためである.

4.3 ラット椎体海綿骨の骨梁リモデリング駆動力

不感帯幅 Fuと Flを決定する際には,リモデリング平衡の状態にある実際の骨梁

構造について,invivoにおける骨梁表面リモデリング駆動力 Ilの分布を明らかにす

る必要がある.このリモデリング駆動力 Ilは,リモデリングの活性度の指標であり,

Il<0で吸収側,Il>0で形成側における活性度の大きさをそれぞれ表す.本節では,

第3.3節で示したラットLl椎体のイメージペース トモデルを用いてリモデリング駆動

力 I'を求め,海綿骨の骨梁表面リモデリングにおける吸収および形成の活性度につい

て検討する.

4.3.1 圧縮荷重を受ける海綿骨の骨梁リモデリング駆動力

圧縮荷重を受けるラットLl椎体について,第3.3.3項で示した応力解析の結果を用

いて,骨梁表面リモデリングの駆動力 I'を求めた.ここでは,骨梁の平均厚さTb.Th

が数百FLmであることから,感知半径をIL-200FLm とした.

椎体内部の1mmxlmmx2mmの直方体領域について,リモデリング駆動力 Ilを

図4.6(a)および (b)に示す.まず,圧縮荷重の方向が体幹軸方向と一致する場合,す

なわち,荷重方向と前後軸方向とのなす角 OjLP -900の場合,図4.6(a)に示すよう

に,骨梁の分岐部におけるリモデ )ング駆動力 Ilの値は,吸収側(Il<0)から形成側

(Il>0)まで幅広 く分布することが示された.これは,骨梁の分岐部においては,相

当応力が複雑に分布するためと考えられる.また,この分岐部においては,リモデリ

ング駆動力 Ilの絶対値が大きい骨梁表面の面積率が大きくなり,リモデリングによる
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(a)
o
A

,=
900 (b)OA,=450

図4.6圧縮荷重を受けるラット椎体海綿骨の骨梁リモデリング駆動力 Il
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骨の吸収および形成の活性度が高い箇所であることが分かる.

これに対して,圧縮荷重の方向が体感軸方向から前後軸方向へ450傾いた場合,す

なわち,荷重方向と前後軸方向とのなす角 0,4p-450の場合,図4.6(b)に示すよう

に,吸収側のリモデリング駆動力 Ilを有する骨梁表面の面積が, OAP -900の場合

と比較して増加することが分かる.

ここで,海綿骨の全領域に着目するため,リモデリング駆動力 Ilを有する骨梁表

面の面積 S(Il)を骨梁表面の全面積 SALlで無次元化 した値の度数分布を図4.7に示

す.骨梁表面の面積 S(Il)は,圧縮荷重と前後軸方向とのなす角 OAP -900および

OAP-450の両者において,リモデリング駆動力 Ilの絶対値が0に近いほど大きくな

ることが示された.また,吸収側のリモデ )ング駆動力 Ilを有する表面積 S(Il)の方

が,形成側より大きいことが分かる.これらの結果は,圧縮荷重と同じ方向に配向し

I0

IZV
s
J
(
L
J
)
S

tZaJV
a
Dt
ZJ
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S

-2 0 2 4

Ddvlngfわrcer
図4.7圧縮荷重を受けるラット椎体海綿骨の骨梁表面積 S(ll)/SALE
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た骨梁においては,リモデ )ング駆動力 Ilが 0に近いほど表面積 S(Il)が大きく,な

おかつ,荷重方向以外の方向に配向した骨梁においては,吸収側のリモデリング駆動

力 Tを有する表面積 S(Il)が大きくなり,結果として,形成側と吸収側の表面積 S(F)

に不釣合いが生じるためである.特に, OAP-450の場合においては,OAP-900の

場合と比較 して,吸収側のリモデリングの活性度が増加 しており,骨吸収による骨梁

構造の変化が生 じやすい状態であることが分かる.逆に考えると,OAP-900の場合

は, OAP-450の場合と比較 して ir"ivoの荷重条件に近いため,リモデリング平衡

に近い状態にあるといえる.

4.3.2 力学刺激の感知機構がリモデリング駆動力に及ぼす影響

骨梁表面リモデリング別では,リモデリングを担う細胞が力学刺激を感知するメカ

ニズムを考慮 した数理モデル化が行われている.ここでは,骨梁表面リモデリングに

おける力学刺激の感知機構を検討するため,図4.6(a)に示 した体幹軸方向の圧縮荷重

(lFl-10N,OAP-900)を受けるラットLl椎体について,図3.3中のモデルパラメー

タである力学刺激の感知半径 ILおよび式 (3.1)中の積分領域がリモデ )ング駆動力 Il

に及ぼす影響を検討する.

まず,感知半径 ILを100FLmから300pm まで変化させた場合について,骨梁リモ

デリング駆動力 Ilの平均値および標準偏差を図4.8に示す.感知半径 ILを大きくす

ると,骨梁リモデリング駆動力 Ilの平均値は吸収側に変化し,標準偏差は増加するこ

とが確認された.ここで,lL-100FLm,200FLm,および300FLmにおける骨梁表面積

S(Il)/SALEの度数分布を比較すると,図4.9に示すように,lLが 100FLm から300〃m

と大きくなるにつれて,リモデ )ングの活性度が高い表面積 S(r)が増加する結果と

なった.また,リモデリングの活性度の変化は,骨の形成側および吸収側の両方にお

いて生 じるため,図4.9に示すように,骨吸収側の骨梁表面積 S(r)と骨形成側の面

積 S(Il)の比率は,大きく変化しないことが分かる.

以上のように,感知半径 ILが大きくなると,巨視的な領域における応力分布がリモ

デリング駆動力 Ilに反映され,海綿骨の全領域において,リモデリングの活性度が増

加することが示された.これは,細胞が力学刺激を感知する領域の大きさが,リモデ

リングに影響を及ぼす可能性を示すものである,また,このようなリモデリングの活

性度の変化は,骨の形成側および吸収側の両方において生 じるため,第4.2.2項で示し
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図4.8感知半径 ILに対するリモデリング駆動力 Ilの平均値および標準偏差

たような海綿骨全体における平均的な骨量の変化に対 しては,大きな影響を及ぼさな

いものといえる.

次に,骨基質内に存在する骨細胞の力学刺激に対する応答を考慮 し,式(3.1)中の積

分領域を骨梁の表面 Sから体積 Vへ拡張した場合におけるリモデリング駆動力 Ilを

図4.10(a)に示す.なお,感知半径は IL-200FLm とした.積分領域を表面 Sのみと

した図4.6(a)と比較すると,形成側のリモデ )ング駆動力 Ilを有する骨梁表面の面

積が増加していることが分かる.これは,曲げ荷重を受ける骨梁においては,骨梁の

内部における応力が表面に比較して低いため,式 (3.1)中の積分領域を表面 Sから体

積 Vへ拡張したことにより,近傍応力の代表値 Jdが低めに見積もられた結果である.

海綿骨の全領域における骨梁表面の面積 S(Il)/SAILの度数分布は,図4.10(b)に示す

ように,積分領域を表面 Sのみとした場合と比較 した場合,面積 S(Il)/SAILの分布パ

ターンはほとんど変化しないが,形成側の値に移行することが分かる.

以上のように,式 (3.1)中の積分領域を面積 Sから 体積 V とした場合,リモjl+リ

ング駆動力 Fが変化することが示された.これは,力学刺激を感知する受容体として

の骨細胞の働きを示唆するものである (Mullenderetal.,1998).
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4.4 結 言

骨リモデリングのシミュレーションモデルを構築する際,シミュレーションに導入

した数理モデルの基本的特性を明らかにする必要がある.また,この数理モデルの特

性を明らかにすることは,リモデリングのメカニズムの検討を行う際にも重要である.

本章では,骨梁表面リモデリング別の基本的特性について検討 した.まず,骨梁表

面リモデリング別に含まれるモデルパラメータが,骨梁構造変化に及ぼす影響を明ら

かにするため,線形に分布する圧縮荷重を受ける海綿骨の二次元リモデリングシミュ

レーションを行った.その結果,不感帯の開催は骨梁構造の時間変化速度に,また,刀

学刺激の感知半径は海綿骨の平均体積分率の空間的な分布に,それぞれ影響を及ぼす

ことが示された.骨梁構造の形態特徴量に着目することにより,これらのモデルパラ

メータは,実験結果との定量的な比較を通じて決定することが可能である.次に,海綿

骨における骨梁リモデリングの吸収および形成の活性度について検討するため,ラッ

ト椎体のイメージペース トモデルを用いて骨梁表面リモデリング駆動力の分布を求め

た.椎体に体幹軸方向の圧縮荷重が加わる場合,骨梁の分岐部においてリモデリング

駆動力の分布が大きくなる傾向が示された.また,圧縮荷重の方向が体幹軸方向から

前後軸方向へ450傾いた場合,荷重方向が体幹軸方向と一致する場合と比較して,吸収

側のリモデリング駆動力を有する骨梁表面の面積が増加し,リモデリング駆動力の値

が,より広 く分布することが示された.さらに,骨梁表面リモデリングにおける力学

刺激の感知機構について考察するため,リモデリング別の形式がリモデリング駆動力

に及ぼす影響について検討 した.ここでは,力学刺激の感知半径が大きくなると,巨

視的な領域における応力分布が反映されてリモデリング駆動力が変化することが示さ

れた.また,骨細胞の力学刺激に対する応答を考慮 して,骨梁内部の応力状態も含め

てリモデリング駆動力を評価 した結果,骨梁表面の応力状態のみを考慮 した場合と比

較 して,リモデリング駆動力が形成側に変化することが示された.



第5章

大腿骨近位部海綿骨の骨梁表面 リ

モデリングシミュレーション

5.1 緒 言

海綿骨におけるリモデリング現象を理解するためには,実際に海綿骨が置かれる力

学環境を詳細に考慮する必要がある.第4章では,単純な海綿骨モデルを用いたシミュ

レーションにより,表面リモデリングがもたらす骨梁構造変化の基本的な特性を示 し

た.本章では,大腿骨近位部の海綿骨を対象とし,複雑な荷重環境における骨梁表面

リモデリングについて検討する.

Wolffの仮説 (Wolff ,1869,1892,1986)が提案されて以来,リモデリングにより形

成 ･維持される骨の構造と力学環境との関連について,大腿骨近位部海綿骨の骨梁構

造を対象とした研究が数多く行われてきた.大腿骨近位部においては,皮質骨の外形

状が複雑であり,また,様々な大きさおよび方向の外荷重が加わることから,内部の

海綿骨は複雑な力学環境に置かれている.したがって,リモデリングにより形成 ･維

持される骨梁構造は,部位の違いに応 じて異なる力学状態に対応した特徴的な骨梁構

造が観察される.

これまでに,巨視連続体レベルのリモデリングシミュレーションにより,大腿骨近位

部における骨の密度変化と力学環境との関連が現象論的に示され,骨構造の巨視的な適

応変化が明らかになってきた (Huiskeseial.,1987;Carterelal.,1989;Beaupr6eial･,

1990b).さらに,骨梁の微視構造を考慮 したリモデリングシミュレーション (Jacobs

etal.,1997;Fernandeselal.,1999;Bagge,2000)により,異方性を含めた骨梁の構

61
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造特性 と力学環境との関連が検討され始めている.しかしながら,海綿骨の骨梁構造

変化は,微視的な個々の骨梁における表面リモデリングにより生 じるものである.し

たがって,大腿骨近位部の海綿骨におけるリモデリングのメカニズムを探るためには,

複雑な荷重環境において,骨梁レベルの力学刺激を詳細に評価 し,骨梁表面リモデリ

ングによる個々の骨梁形態の変化を考慮することが必要である.

本章では,大規模なPixelモデルを用いた大腿骨近位部海綿骨の骨梁表面 リモデリ

ングシミュレーションを行い,複雑な荷重環境に置かれる海綿骨の骨梁表面リモデリ

ングについて検討する.なお,以降ではリモデリングシミュレーションを二次元問題

に単純化するが,表面 リモデリングによる個々の骨梁の構造変化と,その積み重ねに

よりもたらされる海綿骨 レベルの骨構造変化との関連を検討することが十分可能であ

ると判断している,まず,骨梁構造を直接的に表現 した大腿骨近位部の大規模なPixel

モデルを示す.次に,単一荷重を受ける海綿骨のリモデリングシミュレーションを行

い,個々の骨梁構造の変化がもたらす海綿骨 レベルの巨視的な構造変化について明ら

かにする.ここでは,得られた骨梁の構造特性と力学状態との関連を比較することに

より,骨梁レベルの微視的なリモデリング過程がもたらす巨視的な適応現象について

検討する.さらに,複合荷重を受ける海綿骨のリモデリングシミュレーションを行い,

大腿骨に加わる外荷重とリモデリングによる骨梁構造変化との関連について検討する.

5.2 大腿骨近位部のPixelモデル

ヒト大腿骨近位部のPixelモデルを図5.1(a)に示すように作成した.海綿骨の初期の

骨梁構造は,等方性を仮定 し,図5.1(b)上に示すように,外径 1680〃m,内径 1120〃m

の円環状の骨梁をランダムに配置 して作成 した.骨梁構造の特徴量 (付録 A.2)は,平

均体積分率 BV/TV-0.58,骨梁の平均厚さTb.Th-438fLm,単位長さあたりの骨

梁数 Tb.N-1.33mm-1,および単位面積あたりの連結数 CON=0.90mm-2 とした.

海綿骨の配向特性を表すファブリック楕円 (Cowin,1985)(付録 A.3)は,図5･1(b)下

に示すように,楕円の長径は H1 -714〃m,短径は H2-713pm とした.異方性の程

度を示すファブリック楕円の長径 と短径の比が Hl/H2-1.00であることから,骨梁

構造の等方性が確認される.

大腿骨が置かれる荷重環境を代表 して,図5.1(C)に示すように,(Ll)立脚相 (One-
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LeggedStance),(L2)外転時 (Abduction),および(L3)内転時 (Adduction)の境界条

件を仮定 した (Beaupr6etal.,1990b).それぞれの境界条件について,骨頭部には関節

からの圧縮荷重,および大転子には外転筋からの引張荷重を,図5.1(C)に示すように

正弦波状の分布荷重として与えた.また,大腿骨の長管部にあたるモデル下端面は固

着とした.全解析領域の要素分割数は,縦2000個 ×横 1106個,要素の大きさは一辺

70〃mとした.初期構造における骨部の要素数は,668,718個 とした.なお,シミュレー

ション結果については,固着とした下端面の境界条件の影響が十分少ない線分A-A'よ

り近位部側の領域に着目する.

応力解析は,厚みを 10.0mmとし,二次元平面ひずみ問題 として行った.リモデリ

ング別に含まれるモデルパラメータは,図3.3中の感知半径を IL-2.0mm,図3.4中

の不感帯の閥値を ㍑ -1,0,ハ ニー2.0とした.第4.2節で述べたように,感知半径

ILは海綿骨の平均体積分率 BV/TV の空間分布に,不感帯の開催 Fuおよび TLは骨

梁構造の変化速度にそれぞれ影響を与えるパラメータであ り,シミュレーションと実

験においてそれぞれ得 られる骨梁構造変化を定量的に比較することで決定される.

5.3 単一荷重下の海綿骨リモデリング

大腿骨近位部の海綿骨においては,複雑な力学環境に応 じた特徴的な骨梁構造が観

察される.ここでは,骨梁表面リモデリングにより形成 ･維持される骨梁構造と,そ

の結果としてもたらされる海綿骨レベルの巨視的な適応現象との関連を検討するため,

単一荷重を受ける大腿骨近位部海綿骨のリモデリングシミュレーションを行う.

5.3.1 リモデリングによる骨梁構造変化

立脚相(Ll)の単一荷重が負荷される場合について,大腿骨近位部海綿骨のリモデ )

ングシミュレーションを行った.リモデリング過程における代表的な骨梁構造として,

4thstepおよび16thstepにおける骨梁構造を図5.2(a)および(b)にそれぞれ示す.骨

梁表面における応力の高低に応 じた形成 ･吸収がリモデリングにより生 じ,初期状態

においては図5.1に示すように等方的であった骨梁構造が,図5.2(a)から(b)に示す

ように4thstepから16thstepへと変化 し,部位の違いにより異なる力学状態に応 じ

て,特徴的な異方性を有する骨梁構造が得られた.



5.3単一荷重下の海綿骨リモデリング 65

(a)4thstep

(b)16thstep

図5.2立脚相 (Ll)の単一荷重を受ける大腿骨近位部海綿骨の骨梁構造変化
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骨頭のほぼ中央に位置するRegionlにおいては,関節面からの圧縮荷重の方向に

沿った圧縮骨梁群が,また,大転子に位置するRegion2においては,大転子に加わる

引張荷重の方向に沿った引張骨梁群が,それぞれ形成された.Regionlおよび2のファ

ブリック楕円は,図5.3(a)および(b)に示すように,主軸方向 OH がほぼ一定のまま

主軸の長さが変化した.異方性の程度を示す長径と短径の比 H./H2は,16thstepにお

いてはRegionlで1.44,Region2で 1.60となった 一方,骨頭首都の下方のRegion3

においては,大転子下の外側部から骨頭首部に伸びる引張骨梁群,および外側部から内

側部に伸びる圧縮骨梁群が,互いに直交網を形成 した.ファブリック楕円は,図5･3(C)

に示すようにほぼ円形を保ち,16thstepにおいては,異方性の程度 Hl/H2-1.06と

なった.以上の結果より,微視的な個々の骨梁の構造変化に伴い,巨視的な海綿骨レ

ベルの構造変化がもたらされることが分かる.

H1=732ドm )(氾Opm

〟2=624ーlmo〟=34○2 I0〟

](X)0

〃l=80叫 m 100Opm

H2=559pmo〟=3002 l

(a)Region1 (b)Region2

fI)=677pm 1(X氾pm2

fI2=648pmOfI=-65○1

〟1=62叫m I(XOp

H2=585um0〃=-66○1 2

(C)Region3

図5.3立脚相 (Ll)の単一荷重を受ける大腿骨近位部海綿骨のファブリック楕円
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5.3.2 海綿骨における力学状態の変化

海綿骨の骨梁構造と力学環境との関連を検討するため,図5.2に示すRegion1-3に

ついて,各応力成分の領域平均値から,それぞれの領域における見かけの主応力を求

めた.初期状態および16thstepにおける見かけの主応力を図5.4に示す.なお以下で

は,2つの見かけの主応力値 011,g2について,lqll>lJ21とする.一方向の骨梁群が

主に形成されたRegionlおよび2においては,図5.4(a)および (b)に示すように,初

期状態における2つの主応力の絶対値の比 IJll/lJ21がそれぞれ7.9および9.4と大き

く,Regionlにおいては単軸圧縮,Region2においては単軸引張に近い応力状態であ

ることが分かる.骨梁構造が変化した16thstepにおいても,見かけの主応力の大きさ

Iolll,lo121および主応力方向 Oq は,初期状態からほとんど変化しない結果となった.

また,16thstepにおいては,主応力方向 Oqがファブリック楕円の主軸方向 OH と良

く一致することが示された.一方,直交網の骨梁群が形成されたRegion3においては,

(a)Region1 (b)Region2

o)=-2.39MPao2= 1.74MPaOo=-5401 lOMPa2

(C)Region3

図5.4立脚相 (Ll)の単一荷重を受ける大腿骨近位部海綿骨の見かけの主応力
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図5.4(C)に示すように,初期状態において主応力の絶対値の比 IJll/lJ21が 1･4と小さ

く,2つの主応力の大きさがほぼ同じである圧縮一引張の応力状態となっている.ま

た,Regionlおよび2と同様に,見かけの主応力の大きさ Ic,IJ,lJ2Lおよび主応力方

向 Oqは,初期状態から16thstepまで,ほぼ一定であった.主応力方向 Ogは,16th

stepにおいてファブリック楕円の主軸方向 0ガに近 くなることが示された.

このように,立脚相の単一荷重を受ける大腿骨近位部においては,リモデリングに

より見かけの主応力と良好に対応 した骨梁構造が得られた.また,外転時および内転

時の単一荷重を受ける場合についてそれぞれリモデリングシミュレーションを行った

結果,付録A.4に示すように,立脚相の単一荷重を受ける場合と同様に,得られた骨

梁構造は見かけの主応力状態と良好に対応することが示された.

本シミュレーションで用いた骨梁表面リモデリング別においては,個々の骨梁の構

造変化が,骨梁レベルの主応力方向に配向するように生 じることが示されている (安

逮,1997).本シミュレーションにおいては,このような骨梁レベルにおける微視的な

主応力状態に対応 した構造変化の積み重ねにより,海綿骨レベルにおける巨視的な骨

構造も,見かけの主応力方向に対応 したと考えられる.また,このように得られた骨

梁構造は,海綿骨の主応力方向と骨梁配向との関連について述べたWol仔の仮説を良

く表現するものといえる.以上より,微視的な力学刺激に応 じた骨梁構造の変化によ

り,海綿骨レベルの巨視的な骨構造が機能的に適応変化することが示された.

5.4 複合荷重下の海綿骨リモデリング

実際の大腿骨に加わる外荷重は,その大きさや方向が時間的に変化する.ここでは,

時間的に変化する荷重環境における骨梁表面リモデリングについて検討するため,複

合荷重を受ける大腿骨近位部の海綿骨リモデリングシミュレーションを行う.

5.4.1 リモデリングによる骨梁構造変化

大腿骨が実際に置かれる荷重環境を考慮 して,立脚相 (Ll),外転時(L2),および内

転時(L3)の荷重が複合して加わる場合について,リモデ ノングシミュレーションを行っ

た.なお,複合荷重下における骨梁リモデリング駆動力は,各荷重条件下におけるリ

モデ )ング駆動力 rt(i-Ll,L2,L3)から,図5･1(C)に示す荷重頻度 nt(cycles/day)
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に応じた重み付き平均値 IIMuti:

L3

IIMuLl- ∑ wilt
t=L,I

として求めた (Beaupr6etal･,1990b).ここで,重み関数 wiは,

Wi=ni
/

L3

∑ ′′J
i-Ll

(5.1)

(5.2)

と表される.

リモテ=ノング過程における代表的な骨梁構造として,4thstepおよび 16thstepにお

ける骨梁構造を図5.5(a)および(b)にそれぞれ示す.初期状態では図5.1に示すように

等方な骨梁構造が,単一荷重を受ける場合と同様に,図5.5(a)から(b)に示すように,

4thstepから16thstepへと力学状態に応じた異方性を有する構造に変化した.このよ

うな異方性の発達は,図5.6に示すように,4tbstepから16thstepにかけて各Region

における異方性の程度 Hl/H2が大きくなっていることからも分かる.16thstepにお

いて得られた骨梁構造は,立脚相の荷重頻度が60%と高いため,立脚相の荷重条件を

単一で与えた場合の構造に類似しているが,比較的ばらつきのある構造となった.症

縮の骨梁群が得られたRegionlおよび引張りの骨梁群が得られたRegion2における

ファブリック楕円は,図5.6(a)および(b)に示すように,主軸方向 0〃 が立脚相の荷

重条件を単一で与えた場合とほぼ等しく,異方性の程度 Hl/H2が,Regionlで1.32,

Region2で1.51であった.また,直交網の骨梁構造が得られたRegion3においては,

異方性の程度 Hl/H2-1.06となった.

5.4.2 海綿骨における力学状態の変化

Region1-3について,初期状態および16thstepにおける領域内の見かけの主応力

を図5･7に示す.なお,応力の値は,式(5.1)に示されるリモデ )ング駆動力 IIMuLlと

同様に,各荷重条件(Llト (L3)の頻度に応じた重み付きの平均値として求めた.単一

荷重を受ける場合と同様に,各Regionにおいて,見かけの主応力の大きさIqlJ,JJ21

および主応力方向 OJは初期状態からほぼ一定であり,16thstepにおいては,主応力

方向 0αがファブリック楕円の主軸方向 0〃とほほ一致した.

16thstepにおけるRegionlの中央部について,各荷重条件における相当応力を図5,8

に示す.いずれの荷重条件においても,骨梁個々の応力は最大30MPa程度までの範圃
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(a)4thstep

(b)16thstep

図5.5複合荷重を受ける大腿骨近位部海綿骨の骨梁構造変化
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Hl=714pm 1000pm

f12=62lLLm0〟=3702 1

0〃

1(X)0

Hl=718pm 1000一m

〃2=54叫m0〃=3302 1

(a)Region1 (b)Region2

Fll=666pmH2=656pm 1000um2

OII=-8801

(C)Region3

図5.6複合荷重を受ける大腿骨近位部海綿骨のファブリック楕円

で広 く分布した.また,荷重を主に支持する骨梁は,各荷重条件において異なってお

り,例えば,立脚相,外転時,および内転時において,それぞれ矢印で示す方向の骨

梁に沿って高い応力値が示された.このように,各荷重条件における微視的な力学状

態に応じて個々の骨梁構造が形成され,その結果として,より巨視的な領域において

は,ばらつきのある骨梁構造が得られることが分かる.また,得られた骨梁構造は,付

録 A.5に示す実際のヒト大腿骨近位部の骨梁構造を良く表現しており,本シミュレー

ションの妥当性を示すものと考えられる.

海綿骨の骨梁構造は,微視的な力学刺激に応 じた細胞活動によるリモデリングによ

り形成 ･維持されている.個々の骨梁の力学環境は,図5.8に示したように,それ自身

の網目構造の形態および外荷重条件などにより,複雑な状態であると推測される.本

シミュレーションで得られた結果は,二次元シミュレーションではあるが,細胞が感

知し得る局所的な力学刺激に応じたリモデリングにより,骨の微視構造が変化し,そ

の結果として巨視的な骨構造レベルの適応現象がもたらされる可能性を示したものと
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(a)Region1 (b)Region2 (C)Region3

図5.7複合荷重を受ける大腿骨近位部海綿骨の見かけの主応力

いえる.このように,骨梁表面リモデリングの大規模な計算機シミュレーション手法

は,巨視から微視に至る骨リモデリングの階層的なメカニズムを解明する際に,有用

な手段になるものと考えられる.
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Region1

(a)立脚相 (Ll)

(b)外転時 (L2) (C)内転時 (L3)

図5.8各荷重条件におけるRegionl中央部の相当応力(16thstep)
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5.5 結 言

大腿骨近位部においては,皮質骨の外形状が複雑であり,さらに,様々な大きさお

よび方向の外荷重が作用することから,海綿骨は複雑な力学環境に置かれている.し

たがって,リモデリングにより形成 ･維持される骨梁構造と力学環境との関連を明ら

かにするためには,複雑な荷重環境における海綿骨の骨梁表面リモデリングについて

検討する必要がある.

本章では,大腿骨近位部海綿骨について,骨梁レベルの微視的な表面リモデリング

による骨梁構造の変化と,その結果としてもたらされる海綿骨レベルの巨視的な適応

現象との関連について検討を行った.まず,大腿骨近位部の大規模なPixelモデルを

用いて単一荷重を受ける二次元骨梁表面リモデリングシミュレーションを行った.そ

の結果,表面リモデリングによる個々の骨梁の構造変化により,巨視的な海綿骨レベ

ルの構造変化がもたらされることが確認された.得られた巨視的な海綿骨レベルの構

造特性は,見かけの主応力状態と良好に対応することが示された.すなわち,微視的

な力学刺激に応じた骨梁表面リモデリングにより,Wol拝の仮説に代表される海綿骨レ

ベルの巨視的な構造の適応変化がもたらされることが明らかになった.次に,大腿骨

に作用する外荷重と骨梁構造変化との関連について検討するため,複合荷重を受ける

海綿骨のリモデリングシミュレーションを行った.ここでは,複合荷重に応 じた局所

的な力学刺激により個々の骨梁構造が変化 し,その結果,単一荷重を受ける場合と比

較してばらつきのある骨梁構造が形成された.得られた骨梁構造は,実際のヒト大腿

骨近位部の骨梁構造を良く表現 しており,本シミュレーションの妥当性が確認された.

以上より,大腿骨近位部で観察される骨梁構造の巨視的な適応変化は,大腿骨の複雑

な皮質骨形状や外荷重条件に応 じた骨梁レベルの微視的な表面リモデリングの結果と

してもたらされることが示された.



第6章

三次元骨梁表面 リモデリングシミ

ュレーション

6.1 緒 言

海綿骨におけるリモデリング現象を定量的に評価するためには,実際の三次元骨梁

構造を詳細に反映した表面リモデリングシミュレーションが必要となる.そこで本章

では,第5章で示した二次元骨梁表面リモデリングシミュレーションを三次元問題に

拡張し,実験系で得られる力学環境と骨梁構造変化との関係について検討する.

リモデリングにおける力学刺激と骨梁構造変化との関連を検討するため,力学環境

を制御した海綿骨のリモデ )ング実験が行われ始めた.Guldbergeial.(1997a)は,犬

大腿骨遠位骨端部の invivoにおけるリモデリング実験により,圧縮荷重を受ける海

綿骨の骨梁構造変化を観察している.実験で得られた海綿骨レベルの巨視的な構造特

性の変化は,力学環境に応 じた機能的適応現象を良く示すものであった.しかしなが

ら,海綿骨の骨梁構造が三次元的に複雑なものであるため,個々の骨梁レベルにおけ

る力学刺激とリモデリングによる構造変化との関連については明らかにされていない.

また,このような実験系を用いる場合,骨梁構造の変化を経時的に検討することはコ

スト的に困難である.したがって,実験系で観察される骨梁リモデリング現象を理解

するためには,骨梁の三次元構造を詳細に反映したリモデリングシミュレーションが

必要となる.

本章では,実験で用いられた海綿骨試料 (Guldbergef｡J.,1997a)のイメージペース

トモデルを用いて,三次元骨梁表面リモデリングシミュレーションを行い,実験系で

75
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観察される海綿骨レベルの機能的適応現象と,微視的な力学刺激に応 じた骨梁表面リ

モデリングとの関連について検討する.まず,圧縮荷重を受ける単純な骨梁モデルを

用いて,骨梁表面リモデリングにより得 られる三次元骨梁構造変化の基本的特性を検

証する.次に,犬大腿骨遠位骨端部のイメージペース トモデルを用いた海綿骨の骨梁

表面 リモデリングシミュレーションを行い,圧縮荷重を受ける海綿骨の三次元骨梁構

造変化について検討する.また,得られた骨梁構造変化を実験結果と比較 し,本シミュ

レーションの妥当性を検証する.さらに,シミュレーションで得られる海綿骨レベル

の構造特性および機能と密接に関連 した力学特性の経時的な変化を明らかとし,両者

の関係から,骨梁表面リモデリングと海綿骨 レベルの機能的適応現象との関連につい

て考察を加える.

6.2 骨梁単体の表面リモデリング

海綿骨 レベルの巨視的な構造特性の変化は,個々の骨梁の構造変化の積み重ねによ

りもたらされる.本節では,骨梁表面リモデリングによる三次元骨梁構造変化の基本的

特性を検証するため,骨梁単体に着目した表面リモデリングシミュレーションを行う.

6.2.1 骨梁単体モデル

Frost(1988)の示 した骨梁 リモデ )ングの基本パターンに習い,図6.1に示すよう

に,Z字型骨梁(casez),Y字型骨梁 (caseY),およびx字型骨梁(casex)の計3通 り

について,X3方向に圧縮荷重を受ける骨梁モデルを作成 した.骨梁の直径は,骨梁の

平均厚さTb.Thが数100FLm(Guldbergetal.,1997a)であることを考慮 して,100lLm

とした.また,モデル全体の大きさは α.×α2×α3-700〃mx700〃mx500〃m,要素

分割数は骨梁の直径方向に10個,すなわちVoxel要素の大きさを一辺 10〃m とした.

この時,全解析領域の要素分割数は70×70×50-245,000個,初期状態における骨梁

部の要素数はcaseZで 11,664個,caseYで 7,492個,caseXで 10,984個とした.

境界条件は,図6.1に示すように,X3-500FLm の上面に X3軸方向の一様圧縮変

位 U3を与え,下面は固着とした.この時,X3軸方向の全荷重 F3を考え,同軸方向

の見かけの応力 J3-F3/ala2が -1.OMPaとなるように,一様圧縮変位 U3 を各計

算stepで調整 した.ここで, E｡-U3/a｡を x3軸方向の見かけのひずみと定義する.
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63=F,/(ala2)

(b)caseY
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図6.1単純骨梁モデル

リげ ノング別に含まれるモ- パラメ-一夕は,図3･3中の感知半径をIL-250pm,
図3.4中の不感帯の間借をlu-0･1,Tlニー0･2とした･第4･2節で述べたように,感
知半紺 摘 綿骨の平均体積分率 - Vの空間分布に,不感帯の聞附 およびTlは骨梁構造の変化速度にそれぞれ影響を与えるパラメータであり,シミュ レ ーショ
ンと実験において得られる骨梁構造変化を定量的に比較することで決定される･

6.2.2 圧縮荷重下の骨梁構造変化

リげ )ング過程における代表的な骨梁構造として,caseZ,caseY,および case X

について,それぞれ8thstep,20thstep,および 50thstepにおける構造を図6･2に示
す.ここで,国中の濃淡は相当応力を示す･
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8thstep 20thstep

(b)caseY

8thstep

50thstep

50山step

20thstep

(C)caseX

図6.2圧縮荷重を受ける骨梁単体の構造変化

50thstep



6.2骨梁単体の表面リモデリング 79

casezの場合,初期構造においては,図6.2(a)に示すように,Z字上下の平行部で応

力が低く,強い曲げを受けるZ字の鋭角部および中央部で高い.リモデリングの進行

に伴い,応力の低い平行部が完全に吸収されて1本の骨梁となり,応力の高いZ字の鋭

角部の骨梁表面が内側へ移動した.その結果,骨梁の配向は圧縮方向へ変化し,50th

stepにおいては,圧縮方向に1本の骨梁が形成された.また,このような骨梁構造の

変化に伴い,骨梁表面の応力は一様になることが分かる.caseYの場合,初期構造に

おいては,図6.2(b)に示すように,Y字上部の外側表面で応力が低 く,内側表面で高

い.したがって,リモデリングの進行に伴い,Y字の外側で骨吸収が,内側で骨形成

がそれぞれ生じ,Y字の上部が閉じるように骨梁の構造が変化した.その結果,50th

stepにおいては,V字型の骨梁構造となった.また,Y字下部は上部と比較して応力

が高く,骨梁が形成されて直径が増す結果となった.caseXの場合,初期構造におい

ては,図6.2(C)に示すように,強い曲げを受けるX字交差部の外側で応力が高い.こ

のX字の交差部における応力の不均一性は,caseYにおけるY字分岐部と比較して

より大きく,リモデリングによる形成および吸収が顕著に生じた.その結果,X字型

骨梁がH字型骨梁に変化し,さらにH字型の水平部の吸収が進行 した.50thstepに

おいては,H字型の水平部の骨梁が完全に吸収され,圧縮方向に平行な2本の骨梁が

形成された.

以上のように,リモデリングにより骨梁の配向が圧縮方向へ変化する結果が得られ

た.これは,ひずみあるいはひずみ速度の目標値へ向かう骨梁表面リモデリングシミュ

レーションと同じ傾向を示すものである (Sadegh eial.,1993;Luoetal.,1995).し

かしながら,局所的な応力の不均一性をリモデリング駆動力とした本シミュレーショ

ンでは,目標値を用いていないため,最終的に得られる骨梁構造は初期構造の影響を

大きく受けるものとなる.例えば,casezとXを比較すると,いずれも圧縮方向に骨

梁が形成されるものの,その本数については,caseZにおいては1本,caseXにおい

ては2本となった.さらに,リモデリング別に導入したモデルパラメータである感知

半径 ILならびに不感帯幅の開催 Fu,Flの値を変化させた場合,本項で得られた骨梁

構造と異なる構造が形成される可能性がある.すなわち,パラメータの値によっては,

casexにおいて1本の骨梁が,あるいはcaseZおよびcaseYにおいて圧縮方向により

強く配向した骨梁が形成される可能性がある.したがって,より現実に即したリモデ

リングシミュレーション行うためには,実際の骨梁構造を精密に表現した海綿骨モデ
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ルをシミュレーションの初期構造として使用 し,さらに,実験との比較を通じてリモ

デリング別に含まれるモデルパラメータの同定を行う必要がある.

6.3 圧縮荷重下の海綿骨リモデリング

実際の海綿骨で観察されるリモデリング現象を定量的に評価するためには,複雑な

三次元骨梁構造の変化を詳細に反映した骨梁表面リモデリングシミュレーションが必

要である.本節では,実験系で観察される骨梁構造の経時的な変化について検討するた

め,イメージペース トモデルを用いた海綿骨のリモデリングシミュレーションを行う.

6.3.1 犬大腿骨遠位骨端部海綿骨のイメージペース トモデル

Guldbergeial.(1997a)は,犬大腿骨遠位骨端部の海綿骨に,半径3mmの円柱状庄

盤を用いて,大きさ35Nの圧縮荷重をinvivoで直接与え,庄盤先端直下近傍の海綿

骨の骨梁構造変化を観察 している.この実験系を参照し,圧縮荷重を受ける海綿骨の骨

梁表面リモデリングシミュレーションを行う.ここでは,同実験で用いた犬大腿骨のコ

ントロール側の海綿骨をX線〃cTを用いて計測 し,図6.3(a)に示す一辺 α-5･Omm

の立方体海綿骨モデルを作成 した.なお,同図中の Xl軸が左右軸,x 2軸が前後軸,

X3軸が大腿骨長軸にそれぞれ対応する.Voxel要素の大きさは一辺 25FLm,すなわち,

モデル全領域の分割数は2003-8,000,000個とした.この中で,骨梁部の要素数は約

230万個であった.

初期状態における骨梁構造の形態特徴量 (付録 A.2)は,平均体積分率 BV/TV -

0.282,骨梁の平均厚さTb.Th-112FLm,単位長さあたりの骨梁数 Tb.N-2.52mm-I,

および骨梁間の平均距離 Tb.Sp-286pmであった.また,ファブリック楕円体 (付録

A.3)は,図6.3(b)に示すようになり,その主値 Hも(i-1,2,3,Hl≧H2≧H3)は,そ

れぞれ H1-387FLm,H2-311FLm,H3-291FLm,異方性の程度を示す長径と短径

の比 Hl/H3-1.33であった.また,ファブリック楕円体の3つの主軸方向 nlとx 3

軸方向とのなす角度 083 は,それぞれ 013-73.60,023-37.00,033-57.90であっ

た.最大主方向の角度 0 13 の値および図6.3(C)に示すX1-X3 中央断面像から,今回

用いた海綿骨試料の骨梁構造は,X3軸方向と垂直に近い方向に強く配向していること

が分かる.
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G3-F3I(a2

Xl a

(a)三次元像

(b)ファブリック楕円体

(C)x1-X3中央断面像

図6.3圧縮荷重を受ける海綿骨のイメージペース トモデル

境界条件は,図6.3(a)上に示すように,X3 -5.0mmの上面に X3 軸方向の一様

圧縮変位 U3 を与え,残 りの5面はそれぞれの面外方向変位のみを拘束した.この時,

X3軸方向の全荷重 F3 を考え,同軸方向の見かけの応力 J3-F3/a2が実験で与えた

値 C,3-135N/32,Tmm2--1.24MPaとなるように,一様圧縮変位 U3 を各計算 step

で調整 した.ここで, E3-U3/aをX3軸方向の見かけのひずみと定義する.リモデ

リング別に含まれるモデルパラメータは,図3.3中の感知半径をIL-500FLm,図3.4

中の不感帯の開催を Tu-4.0,Fl--5.0とした.第4.2節で述べたように,これら

のモデルパラメータは,シミュレーションと実験において得られる骨梁構造変化を定

量的に比較することで決定される.

6.3.2 リモデリングによる骨梁構造変化

リモデリング過程における代表的な骨梁構造として,10thstep,20thstep,および

50thstepにおける骨梁構造の三次元像,ファブリック楕円体,および中央 x 1-.1'3 断

面像を図6･4にそれぞれ示す.図6.3(a)に示す初期骨梁構造から,リモデ ノングによ
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(i)三次元像 (ii)ファブリック楕円体

(a)lothstep

(b)20thstep

Xt

(iii)XI-X,中央断面像
(コ吸収,rJ形成)

(C)50thstep

図6.4圧縮荷重を受ける海綿骨の骨梁構造変化
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り表面応力の高低に応 じた形成 ･吸収が生 じて骨梁構造が変化 し,図6.4(a)および (ち)

に示すように10thstepから20thstepにかけてリモデリングが進行するのに伴い,症

縮方向であるX3軸方向に骨梁の配向が変化する.この X3軸方向への配向変化は,同

国中のXl-X3 断面像に○印で示すようにX3軸方向へ骨梁が形成 して連結 し,さらに

□印で示すように X3軸方向と垂直方向の骨梁が吸収されて連結性が失われることに

より生 じる.このような骨梁の配向変化は,ファブリック楕円体の最大主方向 nlが

X3軸方向へ変化することからも確認される.リモデリングの進行に伴い,骨梁の配向

はさらにX｡軸方向に変化 し,50thstepにおいては図6.4(C)に示す形態となった.ま

た,骨梁構造の変化に伴い,その異方性の程度 Hl/H3 は,初期状態における1.33か

ら50thstepにおいては1.39に増加 した.

骨梁構造の形態特徴量の変化を図6.5に示す.なお以降では,解析領域の境界を除

外 した海綿骨内部中央の一辺 4.0mmの立方体部分について,形態特徴量を計測 した.

形態特徴量 BV/TV,Tb.Th,および Tb.Nは,図6.5(a)～(C)に示すように,単調減

少 し,50thstepにおいては初期状態に対 して,BV/TVは 21.2%,Tb.Thは 19.3%,

Tb.Nは 2.2%の減少となった.一方,平均厚さTb,Spは,図6.5(d)に示すように単

調増加 し,50thstepでは初期状態に対 して 10.0%の増加となった.これは, 圧縮方

向であるX3軸方向への骨梁の形成と比較 して,X3軸方向に垂直な方向における骨梁

の吸収が顕著なためである.ファブリック楕円体の主軸方向 niと圧縮方向であるX3

軸とのなす角度 Oi3の変化については,図6.5(e)に示すように,配向角 013は単調減

少,023 は初期において若干減少 した後に増加,033 は単調増加 した.その後,50th

stepにおいては,配向角 013 は 00,023および 033 は 900にほぼ収束 した.

以上のように,Guldbergeial.(1997a)の実験系で用いられたコントロール側の海

綿骨試料を用いてリモデリングシミュレーションを行った.同じ個体における実験側

の海綿骨においては,24週間で表6.1に示すような形態特徴量の変化が得られている.

平均体積分率 BV/TVについて本シミュレーション結果と実験結果を比較すると,本

シミュレーションの41stepsが24週間に対応することが分かる.この41ststepにお

けるシミュレーション結果は,実験系で示された形態特徴量 BV/TV,Tb.Th,Tb.N,

および配向角 013の減少を定性的に良く表現 しているものといえる.また,平均厚さ

Tb.Thについては,実験系においては増加したのに対 して,本シミュレーションにお

いては減少する結果となった.しかしながら,他の個体の実験結果を含めて評価する



84 第6章 三次元骨梁表面リモデリングシミュレーション

5

0

5

3

3

2

(u
IT]
)

ds
.qLL

0

0

10 20 30 40 50
Step

(b)Tb.Th

10 20 30 40 50
Step

(d)Tb.Sp

一一一-一一一-----一一･一~
/

//

一､ ------------ー~ - o】3

-一一- 023

10 20 30 40 50
Step

(e)Oi3

図6.5骨梁構造の形態特徴量の変化



6.4 リモデリングによる機能的適応現象 85

表6.1シミュレーションおよび実験系(Guldbergetal.,1997)における骨梁

構造の形態特徴量の変化

BV/TV Tb.Th Tb.N Tb.Sp O 13

(〃m) (mm~1) (〃m) (deg･)
Control 0.282 112 2.52 286 73.6

Experiment(24weeks) 0･230 121 1･88 421 47･9

Simulation(41ststeps) 0.230 92 2･50 310 40･3

と,実験系における平均厚さTb.Thの変化について統計的な有為差は示されていない.

本シミュレーションで得られた結果は,定性的には実験結果をよく表現 しているが,

定量的には十分対応していない部分がある.より現実に即 したシミュレーションを行

うためには,実験系で用いられた複数の個体について,それぞれシミュレーションを

行い,統計的に結果を評価する必要があるものと考えられる.また,境界条件の詳細

な設定に加え,シミュレーションおよび実験においてそれぞれ得られる骨梁構造につ

いて,形態特徴量の定量的な比較を行い,リモデリング別に導入したモデルパラメー

タである感知半径 ILおよび不感帯の開催 Fu,Tlの同定を行う必要がある.このよう

な点について検討を加えることにより,実験を精密に反映したシミュレーションモデ

ルが構築され,invivoにおける経時的な骨梁形態変化の定量的な予測が可能になるも

のと考えられる.

6.4 リモデリングによる機能的適応現象

海綿骨レベルの巨視的な機能的適応現象は,微視的な個々の骨梁におけるリモデリ

ングによりもたらされる.本節では,実験系で観察される海綿骨の機能的適応現象を

理解するため,前節のシミュレーションにより得られた骨梁構造の変化とその力学特

性の変化との関連を示し,微視的な骨梁表面リモデリングがもたらす海綿骨レベルの

巨視的な機能的適応現象について考察を加える.
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6.4.1 骨梁レベルにおける構造特性と力学特性の変化

第6.2節で示 した骨梁単体の表面リモデリングシミュレーションにおいては,図6.2

に示すように,骨梁配向が圧縮荷重の方向に変化することが示された.この荷重方向

への骨梁配向の変化は,実際に観察される骨の機能的適応現象を良く表現するものと

考えられる.そこで,骨梁構造の適応変化を定量的に検討するため,図6.2に示すシ

ミュレーション結果について,骨梁の力学的機能と密接に関係 した骨梁構造の体積と

力学特性の変化を図6.6に示す.

骨梁の体積 vBの時間変化については,図6.6(a)に示すように,すべてのcaseにお

いて初期形態における体積 VB.で割った値 VB/VB.が単調減少する結果となった.ま

た,圧縮方向であるX3方向に関する見かけの剛性については,図6.6(b)に示すよう

に,見かけの応力 J3と見かけのひずみ E3との比 J3/E3がすべてのcaseにおいてシ

ミュレーションの初期に単調増加 し,その後はほぼ-定借を保った.一般に,材料の

減少は見かけの剛性を低下させるが,シミュレーションの初期においては,体積の減

少にも関わらず見かけの剛性が増加することが示された.したがって,リモデリング

により骨梁配向が圧縮方向に変化することで,荷重に対する骨梁構造の剛 性が増加し

01020304050
Step

(a)体積の変化

0 1020304050
Step

(b)見かけの剛性の変化

図6.6骨梁の体積および見かけの剛性の変化
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たといえる.また,見かけの剛性が増加 した後にほぼ一定となったことは,骨梁の量

的減少に起因する剛性低下の効果と,骨梁配向の変化による剛性増加の効果が均衡 し

ていることを示すものと考えられる.以上のように,局所的な応力一様化を目指す骨

梁表面リモデリングにより,骨梁レベルの見かけの剛性が機能的に変化することが示

された.

6.4.2 海綿骨レベルにおける構造特性と力学特性の変化

第6.3節で示した海綿骨の骨梁表面リモデリングシミュレーションにおいては,図6.4

に示すように,海綿骨の全領域において骨梁配向が圧縮荷重の方向に変化することが

示された.これは,第6.2節で示された骨梁個々の配向変化が積み重なった結果であ

る.そこで,このような骨梁レベルの微視的な構造の変化がもたらす海綿骨レベルの

巨視的な機能的適応現象を定量的に評価する.

以下では,力学的機能と密接に関連 した海綿骨の力学特性に着目し,形態特徴量を

計測 した領域と同じ内部中央の一辺 4.0mm の立方体海綿骨について,力学特性を評

価する.ここでは数値的な力学試験として,Xl,x 2,および X3軸の3方向について,

それぞれ圧縮荷重を受ける海綿骨の有限要素解析を行った.境界条件は,リモデリン

グシミュレーションと同様に,Xt軸 (i-1,2,3)方向へ一様圧縮変位 Utを与え,残り

10 20 30 40 50
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図6.7海綿骨の見かけの剛 性の変化
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の面はそれぞれの面外方向変位のみを拘束した.得られた xt･軸方向に対する見かけ

の圧縮応力 J.･と圧縮ひずみ Eiとの比で表 した見かけの剛性 Ji/eiの変化を図6.7に

示す.X3軸方向に関する見かけの剛性 q3/E3は,単調増加した後に一定値に収束し,

Xl軸方向および x2軸方向に関する見かけの剛性 cr./elおよび C2/E2は,単調減少

する結果となった.50thstepにおいては,初期状態に対 して q3/E3は29.4%の増加,

ql/elおよびJ2/e2は60.0%の減少となった.これより,リモアリングシミュレーショ

ンにおける圧縮方向であるX3軸方向の見かけの剛性が他の2方向に対して相対的に

大きくなり,力学特性の異方性が顕著になったことが分かる.

以上より,局所的な応力一様化を目指す骨梁表面リモデリングにより,海綿骨レベ

ルの巨視的な構造特性および力学特性が機能的に変化することが示された.また,港

綿骨レベルの巨視的な構造特性と力学特性の主軸は,付録A.6に示すように,ほほ-

放しながら変化することが示された.これらの結果は,海綿骨レベルの巨視的な機能

的適応現象が,微視的な力学刺激に応 じた骨梁表面リモデリングによりもたらされる

ことを裏付けるものといえる.

6.5 結 言

海綿骨のリモデリング実験においては,骨梁構造が力学環境に応 じて機能的に適応

変化する現象が観察される.しかしながら,海綿骨の骨梁構造が三次元的に複雑なも

のであるため,個々の骨梁レベルにおける力学刺激とリモデリングによる構造変化と

の関連については明らかにされていない.

本章では,表面リモデリングによる微視的な骨梁構造の変化と実験系で観察される

海綿骨レベルの機能的適応現象との関連について検討した.まず,圧縮荷重を受ける

骨梁単体のリモデリングシミュレーションを行い,表面リモデリングにより得られる

三次元骨梁構造変化の基本的特性について検証 した.その結果,リモデリングにより

骨梁の配向が変化し,圧縮荷重方向に配向する骨梁構造が得られた.また,得られた

骨梁構造の変化は初期構造に依存することから,実際の骨梁構造を詳細に反映するリ

モデリングシミュレーションの必要性が確認された.次に,犬大腿骨遠位骨端部海綿

骨のイメージペーストモデルを用いた骨梁表面リモデリングシミュレーションを行い,

圧縮荷重を受ける海綿骨の三次元骨梁構造変化について検討 した.その結果,微視的
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な力学刺激に応じた骨梁の吸収および形成が生 じ,海綿骨全体の骨梁配向が圧縮方向

へ変化する過程が示された.また,シミュレーションで得られた骨梁構造の形態特徴

量の変化が実験結果と定性的に一致したことから,本シミュレーションの妥当性が確

認された.さらに,リモデリングによる骨梁構造変化と,機能に密接に関連した力学

特性との関係について定量的に検討 した.ここでは,表面リモデリングによる骨梁構

造の変化により,個々の骨梁レベルにおいて,荷重方向に関する見かけの剛性が増加

することが示された.また,このような骨梁レベルの剛性増加により,海綿骨レベル

においても,巨視的な荷重方向に関する見かけの剛性が増加することが示された.臥

上より,実験系で観察される海綿骨の骨梁構造変化が,微視的な力学刺激に応じた骨

梁表面リモデリングにより得られることが明らかになった.



90 第6章 三次元骨梁表面リモデリングシミュレーション



第7章

骨梁表面 リモデリングシミュレー

ションの工学的応用

7.1 緒 言

骨に装着するインプラント等の装具は,疾病や傷害により失われた骨の力学的な機

能を補うため,整形外科領域において広 く用いられてきた.しかしながら,このよう

なインプラントを骨に装着 した場合,力学状態の変化に伴うリモデリングが生じ,そ

の結果として生じる骨形態の病的な変化や骨吸収によるインプラントの緩みなどが問

題となる.本章では,第6章までに示 した骨梁表面リモデリングシミュレーションの

工学的応用の可能性を探るため,インプラントの装着が骨梁構造変化に与える影響に

ついて検討する.

長期に渡り骨に装着するインプラントを設計する際,力学的なリモデリングによる

インプラント周囲の骨構造の変化を明らかにする必要がある.これまでに,巨視的な

骨の形態変化を現象論的に良く表現するリモデリングシミュレーションにより,人工

股関節ステムおよび人工膝関節などの周圃で生じる見かけの骨の密度変化が示されて

きた.また,インプラントと骨との界面における微視的な機械的結合に着目して,義

面リモデリングシミュレーションにより,人工股関節ステムや固定用スクリューなど

のインプラント近傍における骨梁構造の変化が検討されている.しかしながら,リモ

デリングによるインプラント周囲の骨梁構造変化を明らかにするためには,インプラ

ントと海綿骨との界面における微視的な骨梁構造の変化と,より巨視的な海綿骨レベ

ルの骨構造変化の両者について,総合的な検討を行う必要がある.

91
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このような骨に装着するインプラントの一つとして,椎体に装着する固定用スク

リューが挙げられる.脊椎の除圧,固定および変形矯正を目的として用いられる固定

用スクリューにおいては,スクリューの緩みが問題点の一つとなってきた (McLainet

al.,1993;佐藤ら,2000b;Lueial.,2000).このようなスクリューの緩みを防止 して適

切な固定を保つためには,リモデリングによるスクリュー周囲の骨梁構造変化を明ら

かにすることが必要となる.

本章では,骨梁表面リモデリングシミュレーションを応用 して,固定用スクリュー

が椎体海綿骨の骨梁構造変化に与える影響を明らかにする.まず,スクリューを装着

した椎体海綿骨の二次元骨梁表面リモデリングシミュレーションを行い,固定用スク

リューの装着が椎体海綿骨の巨視的な形態に与える影響について検討する.次に,ス

クリューと海綿骨との界面近傍を想定 した骨梁表面リモデリングシミュレーションを

行い,スクリューに与える荷重と骨梁構造変化との関係について検討する.また,得ら

れた骨梁構造の変化から,海綿骨におけるスクリューの固走性について考察する.さ

らに,実際の椎体における骨梁構造変化の定量的な評価に応用するため,これらのシ

ミュレーションを三次元問題へ拡張する.以上の結果より,インプラントの形状設計

における骨梁表面リモデリングシミュレーションの有用性について検討する.

7.2 固定用スクリュー装着が海綿骨形態に与える影響

脊椎悪性腫蕩に対して行われる脊椎全摘術 (池捌ら,1995)においては,図7.1(a)左

に示すように,脊椎を再建する際に人工椎体と固定装置が用いられる.本節では,固

定装置の一部であるペデイクル ･スクリュー(PedicleScrew)の装着が,椎体の巨視的

な海綿骨形態に与える影響について検討するため,スクリューを装着した椎体を想定

した骨梁表面リモデリングシミュレーションを行う.

7.2.1 スクリューを装着 した椎体海綿骨モデル

スクリューを装着したヒト椎体矢状断面のPixelモデル(caseI)を,図7.1(a)右に示

すように作成した.初期状態における海綿骨の骨梁構造は,付録A.7に示す健常な椎体

海綿骨のリモデ )ングシミュレーション(caseN)の16thstepにおいて得られた骨梁構

造を用いた.したがって,初期状態においては,図7.1(b)に示すRegion1-7のフアブ
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Fl/2 cartilaginousEnd-Plate Fl/2

(a)海綿骨の初期形態および境界条件

哲 一 品 哲 -

(b)Region1-7における海綿骨のファブリック楕円

図7･1スクリューを装着 した椎体モデル (caseI)
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リック楕円に代表されるように,骨梁は体幹軸方向に配向している.また,皮質骨の形

態は,付録A.7に示す健常椎体 (caseN)と同様の形態とし,スクリューは外径4.0mm

とした.実際の荷重状態を模擬するため,椎体の上下には,線維輪(AnntllusFibrosus)

と髄核(NucleusPulposus)からなる椎間板,および軟骨終板(CartilaginousEnd-Plate)

を配置した.椎間板,軟骨終板,およびスクリューは,等方線形弾性体と仮定し,そ

れぞれのヤング率 Eおよび ポアソン比 L/は,表7.1に示す値とした (Belytschkoet

alリ1974;西洋ら,1994;池割ら,1995).体重による圧縮荷重を想定した境界条件とし

て,椎体には体幹軸方向の圧縮荷重 F1-588Nを仮想的な剛体板を介して与えた.モ

デルの下端面は固着とした.また,スクリューの端部には,体幹軸方向に体重の 1/10

の大きさの荷重 F2-58.8Nを与えた (池捌ら,1995).全解析領域の要素分割数は,舵

128個 ×横 290個,Pixel要素の大きさは,一辺250〃m とした.応力解析は,厚みを

1.0mmとし,二次元平面ひずみ問題として行った.この際,スクリューから骨に引張

荷重が伝達されないものと仮定した.リモデリング別に含まれるモデルパラメータは,

図3.3中の感知半径をIL-1.0mm,図3.4中の不感帯の開催を Fu-4.0,Tl--5.0

とした.

7.2.2 スクリュー装着時の海綿骨形態変化

リモデリングにより,部位の違いに応 じて特徴的な海綿骨形態の変化が生じ,20th

stepにおいては,図7.2(a)に示す海綿骨形態が得られた.まず,スクリュー先端前方

のRegionlでは,骨梁が左回りに回転 し,20thstepにおけるファブリック楕円の主

方向 0月･は,図7.2(b)に示すように,初期状態に対して-120 変化した.また,骨梁

構造の異方性の程度を表す楕円の長径と短径の比 Hl/H2 は,初期状態に対して17%

増加した.

表 7.1椎間板およびスクリューの材料定数

E L/

AnnulusFibrosus 20MPa O.45

NucleusPulposus lkPa O.49

CartilaglnOuSEnd-Plate 20MPa O.45
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(a)海綿骨の骨梁構造

巨 二 j

(b)Region1-7における海綿骨のファブリック楕円

図7･2スクリューを装着 した椎体の海綿骨形態変化 (caseI,20thstep)
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スクリュー下方においては,スクリューの先端に近いRegion2,スクリュー中央部

のRegion3,および皮質骨弓状部に近いRegion4において,それぞれ異なる骨梁配

向の変化が生 じた.Region2においては,骨梁が左回りに回転 し,20thstepにおけ

るファブリック楕円の主方向 OH は,初期状態に対 して1200変化した.また,異方

性の程度 Hl/H2 は,初期状態に対 して21%の増加となった.一方,Region3および

Region4においては,骨梁は右回りに回転 し,20thstepにおけるファブリック楕円の

主方向 0ガは,初期状態に対 してそれぞれ70 および210 の変化となった.異方性の程

度 Hl/H2 は,初期状態に対 してRegion3で19%,Region4で13%の増加となった.

スクリュー上方のRegion5-7においては,骨梁配向はほぼ一定であった.20thstep

における異方性の程度 Hl/H2は,スクリュー先端に近いRegion5およびスクリュー

中央部のRegion6ではほぼ一定であった.一方,皮質骨弓状部に近いRegion7にお

いては,初期状態に対 して 22%の増加となった.

このような骨梁形態の変化により,海綿骨の平均体積分率 BV/TVは,図7.3(a)に

示すように減少し,16thstepでは初期形態に対 し11%の減少となった.また,海綿

骨と皮質骨を併せた骨部の全ひずみエネルギ UBon｡は,スクリューの装着前に相当す

る caseNの 16thstepに対 して,スクリューを装着 したcaseIの初期状態において

10 20
Step Step

(a)海綿骨の平均体積分率 BV/7V (b)骨部の全ひずみエネルギ UBl",e

図7.3caseIにおける海綿骨の平均体積分率 BV/TVおよび骨部の仝ひず

みエネルギ UBoneの変化
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32%増加した.リモデ )ング過程におけるひずみエネルギ 亡克oneは,図7.3(b)に示す

ようにほぼ一定であり,骨部の構造体としての剛性が変化していないことが分かる.

以上のように,スクリューの装着によって変化 した力学状態に応 じて,部位の違い

に応 じた特徴的な骨梁構造の変化が得られた.特に,スクリュー下方のRegion2-4

においては,スクリュー装着に伴う骨梁形態の変化が最も顕著に示された.また,ス

クリューの装着により増加した骨部の仝ひずみエネルギは,リモデリング過程におい

てほぼ-定借を保つことが示された.このひずみエネルギに表される骨構造の剛性は,

適切なスクリューの装着を行う際に重要になると考えられる.

7.3 スクリュー近傍における骨梁形態変化

スクリューを適切に装着する際には,第7.2節で示 した海綿骨レベルの巨視的な骨

構造に加えて,スクリュー近傍における微視的な骨梁構造が重要になると考えられる.

本節では,スクリューと海綿骨との界面における微視的な骨梁形態変化について検討

するため,スクリュー近傍を想定した骨梁表面リモデリングシミュレーションを行う.

7.3.1 スクリュー近傍の海綿骨モデル

スクリュー近傍の海綿骨について,図7.4に示すPixelモデルを作成した.骨梁の初期

形態は,等方性を仮定し,図7.4(a)に示すように外径160-200〃m,内径80-120〃mの

円環状の骨梁をランダムに配置して作成した.海綿骨の平均体積分率は,BV/TV-0.63

とした.スクリューは,ピッチ0.7mm,ネジ山の高さ0.4mm とし,材料定数は,第

7.2節と同様にヤング率 E-200GPa,ポアソン比 L'=0.29とした.

境界条件は,第 7.2節で示 したcaseIのスクリュー上部における圧縮の荷重状態

(caseSc),およびスクリューに引抜き荷重が加わった状態(caseSs)の2通りを想定し,

図7.4(b)に示すように,caseScにおいてはスクリュー上面に圧縮応力 q- 1.OMPa

を,caseSSにおいてはせん断応力 丁=1.OMPaをそれぞれ与えた.また,海綿骨部の

左右および下側の3面について,面外方向の変位のみを拘束した.なお,シミュレー

ション結果については,境界条件の影響が十分小さい図7.4(a)の自実線で囲まれた矩

形領域,すなわち,図7.4(C)に示す領域に着目する.着目領域においては,異方性の

程度 〝1/〟2-1.07であり,骨梁構造が等方であることが確認される.
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Screw CancellousBone

O=1.OMPa て=1.OMPa
■ { ■ ■ { ■ ■ ■ {

caseSs

(b)境界条件

■■- ■■■■■■ ･､､二二塾 ､､

牽磨き…き…朱鳥だ｢､‥∴一

(C)着目領域の海綿骨形態とファブリック楕円

図7.4スクリュー近傍における海綿骨のPixelモデル
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仝解析領域の要素分割数は,縦 140個 ×横280個,Pixel要素の大きさは一辺 20FLm

とした.応力解析は,厚みを 1,0mm とし,二次元平面ひずみ問題として行った.こ

の際,スクリューから骨に引張荷重が伝達されないものと仮定 した.リモデリング別

に含まれるモデルパラメータは,図3.3中の感知半径をIL-1.0mm,図3.4中の不感

帯の開催をru-4.0,rL-15.0とした.

7.3.2 圧縮応力およびせん断応力に対する骨梁形態変化

圧縮応力を与えた場合 (caseSc),およびせん断応力を与えた場合 (caseSs)につい

て,20thstepにおいて得られた骨梁形態をそれぞれ図7.5(a)および(b)に示す.圧縮

応力を与えたcaseScにおいては,リモデ )ングの進行に伴い,図7.5(a)左に示すよ

うに,スクリューに与えた圧縮応力の方向に太い骨梁が形成された.また,ネジ山の

(a)圧縮応力 (casesc)

fll=100um 150pm

H2=95pm 10〃=430
2

(b)せん断応力 (casess)

図7.5スクリュー近傍における海綿骨形態とファブリック楕円の変化(20thstep)
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斜面からは,斜面法線方向に伸びる骨梁が形成された.ネジ部の遠方におけるファブ

リック楕円については,図7.5(a)右に示すように,楕円の主方向 OH が圧縮方向とほ

ぼ一致し,異方性の程度 Hl/H2 は1.22となった.

一方,せん断応力を与えたcaseSsにおいては,図7.5(b)左に示すように,圧縮力

を受けるネジ山の右側斜面において,斜面の法線方向および接線方向に骨梁が形成さ

れた,これに対 して,スクリューから荷重を受けないネジ山の左側では,骨梁の欠落

が生じた.また,ネジ山の谷底部においても骨梁の欠落が顕著に示された.ネジ部か

ら遠方においては,せん断応力に応じて450方向に傾いた格子状の骨梁が形成された.

スクリュー遠方におけるファブリック楕円は,図7.5(b)右に示すように,楕円の主方

向 OH は約450となり,異方性の程度 Hl/H2 は1.05なった.

また,圧縮応力を与えたcaseScおよびせん断応力を与えたcaseSsの両者において,

図7.6(a)に示すように,海綿骨の平均体積分率 BV/TVは減少し,20thstepにおい

ては,初期状態に対 してcaseScで18%,caseSsで24%の減少となった.骨部の全ひ

ずみエネルギ UBoneは,図7.6(b)に示すように減少し,20thstepにおいては,初期

状態に対してcaseScで36%,caseSsで54%の減少となった.したがって,荷重状態

に応じたリモデリングにより,骨梁構造の剛性が増加したことが分かる.

0

0

4

つJ

(
f
L

.O
l)
a
u

Ogn

0 10 20 0 10 20
Step Step

(a)海綿骨の平均体積分率 BWTV (b)骨部の全ひずみエネルギ UBone

図7.6caseScおよび Ssにおける海綿骨の平均体積分率 BV/TVおよび骨

部の仝ひずみエネルギ UBoneの変化
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以上のように,スクリューに与えた応力に応 じた骨梁形態の変化が得 られた.また,

せん断応力を与えたcaseSsにおいては,ネジ山の左側と谷底部において骨梁の欠落が

顕著に示された.これは,応力遮へいによる骨吸収現象を表現するものであり,スク

リュー装着時の問題点である緩みの原因になると考えられる.

7.4 スクリュー周囲における三次元骨梁形態変化

スクリュー周囲の海綿骨における実際の骨梁構造変化を定量的に評価する際には,骨

梁構造,スクリューの形状,および荷重条件などを三次元問題 として取 り扱う必要が

ある.本節では,三次元的な骨梁構造変化について検討するため,第7.2節および第

7.3節で示した骨梁表面リモデリングシミュレーションを三次元問題へ拡張する.

7.4.1 固定用スクリュー装着が海綿骨形態に与える影響

ここでは,第7.2節で示 した固定用スクリューを装着 した椎体 (caseI)のリモデ ノン

グシミュレーションを,三次元問題へ拡張する.

スクリューを装着 した椎体の三次元モデルとして,図7.7に示すVoxelモデルを作

成した.稚体は,前後軸および左右軸方向について直径50.0mm,体幹軸方向につい

て高さ25.0mmとし,スクリューは,直径4.0mmとした.なお,以降では,左右軸を

Xl軸,前後軸をx 2軸,体幹軸をx 3軸とし,矢状面に関する対称性を仮定して,1/2

領域のみを解析対象とする.初期状態における海綿骨の骨梁構造は,付録 A.8に示す

健常な椎体海綿骨のリモデ ノングシミュレーションの16thstepにおいて得られた骨梁

構造を用いた.したがって,図7.7(a)右に示す X2-X3 およびX1-X3 断面について厚

み1･5mmで切 り出した像,および図7.7(b)に示すRegionA～Cにおけるファブリッ

ク楕円体から分かるように,初期状態において骨梁は体幹軸方向に配向している.骨

梁構造の形態特徴量 (付録A.2)は,骨梁の平均体積分率 BV/TV-0.36,骨梁の平均

厚さTb.Th-929pm,単位長さあたりの骨梁数 Tb.N-0.39mm~1,および骨梁間の

平均距離 Tb.Sp-1.66mm であった.仝解析領域の要素分割数は,XIXx 2×X3軸方

向を125個 ×250個 ×128個とし,Voxel要素の大きさは一辺250FLm とした.この中

で,骨部とスクリュー部を合わせた要素数は約79万個とした.

境界条件として,モデルの上端面には一様な圧縮変位 U3 を与え,モデルの下端面
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(a)海綿骨の初期形態および境界条件

(b)RegionA～Cにおける海綿骨のファブリック楕円

図7.7スクリューを装着 した椎体のVoxelモデル
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は固着した.この際,圧縮変位 U3を,全荷重 F1-297Nとなるように各計算stepで

調節した.また,スクリューの端部には,F2-58.8N を与えた.なお,応力解析を行

う際は,スクリューから骨に引張荷重が伝達されないものと仮定した.リモデリング

別に含まれるモデルパラメータは,図3.3中の感知半径をIL-2.5mm,図3.4中の不

感帯の闇値をru-1.0,TL--1.25とした.

リモFl)ングにより得られた骨梁構造 として,8thstepにおける骨梁構造の三次元

倭,X2-X3および Xl-X3断面像を図7.8に示す.スクリュー先端前方のRegionAお

よびRegionBにおいては,体幹軸方向の骨梁が太くなり,それと垂直な方向の骨梁は

吸収される傾向が示された.その結果,ファブリック楕円体にも示されるように,体

幹軸方向の骨梁配向がより顕著となり,異方性の程度 Hl/H3 は,初期状態に対 して

RegionAで20%,RegionBで11%それぞれ増加した.

一方,スクリュー下方のRegionCにおいては,図7･8(b)のX2-X3断面像に示され

るように,スクリュー先端から根元部にかけてアーチ状の骨梁が形成された.また,ス

クリュー先端から椎体下部に伸びる骨梁は体幹軸方向から左回りに,スクリューの根

元から椎体下部へと形成された骨梁は体幹軸方向から右回りに,それぞれ傾いたもの

となった.異方性の程度 Hl/H3は,初期状態に対して 11%の増加となり,RegionA

と比較 して増加率は小さくなった.これは,各部における骨梁構造変化の傾向が異な

り,領域全体としては,ばらついた骨梁構造となったためである.このように,Region

Cにおいては,スクリュー装着が骨梁形態変化に与える影響が最も顕著に示された.

以上のように,スクリューの装着に応 じた巨視的な三次元骨梁構造変化が得られた.

ここでは,第7.2節で示 した二次元シミュレーションと類似した境界条件を用いたた

め,得られた結果は,二次元シミュレーションの結果と定性的に一致する傾向を示し

た.しかしながら,実際の椎体における三次元的な外荷重条件およびスクリューの挿

入角度などを考慮することにより,より複雑な骨梁構造変化の検討が可能になると考

えられる.

7.4.2 スクリュー近傍における骨梁形態変化

ここでは,第 7.3節で示したスクリュー近傍における海綿骨のリモデリングシミュ

レーション(caseScおよび caseSs)を,三次元問題へ拡張する.

スクリュー近傍の三次元海綿骨モデルとして,図7.9に示すVoxelモデルを作成 し
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(C)xl-X3断面像

図7.8スクリュー装着による三次元海綿骨形態とファブリック楕円体の変化

(caseI,8thstep)
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(a)海綿骨の初期形態 (b)境界条件

(C)着目領域の海綿骨形態

図7.9スクリュー近傍における海綿骨のVoxelモデル
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た.初期における骨梁構造は,第7.3節と同様に等方性を仮定し,図7.9(a)に示すよう

に外径 1190〃m,内径 910〃mの ドーナツ状の骨梁をランダムに配置して作成した.骨

梁構造の形態特徴量 (付録A.2)は,骨梁の平均体積分率 BV/TV-0.46,骨梁の平均

厚さTb.Th-312pm,単位長さあたりの骨梁数 Tb.N-1.48mm~l,および骨梁間の

平均距離 Tb.Sp-363pm とした.スクリューは,外径 4.9mm,内径 3.0mm,および

ピッチ 1.8mm とし,その長軸方向を図7.9(a)に示す x 2軸方向と一致させた.Voxel

要素の大きさは一辺 70〃m とした.すなわち,仝解析領域の要素分割数は,図7.9に

示す XIXx 2 ×X3軸方向を200個 ×100個 ×100個とした.この中で,初期状態に

おける骨部とスクリュー部を合わせた要素数は約91万個とした.

境界条件として,第7.3節と同様に,caseIのスクリュー上部における圧縮の荷重状

悲(caseSc),およびスクリューに引抜 き荷重が加わった状態 (caseSs)の2通 りを想

定 し,caseScにおいてはスクリュー全体にX3 軸方向の一様変位 U3 を,caseSsに

おいてはスクリュー全体にx 2軸正方向の一様変位 U2 を,それぞれ与えた.この際,

図7.9(b)に示すように,caseScおよびcaseSsにおけるスクリューの上面の見かけの

応力が1.OMPaとなるように,一様圧縮変位 U3 およびU2 を各計算 stepで調整した.

海綿骨モデルの底面および側面については,面外方向の変位のみを拘束した.なお,シ

ミュレーション結果については,境界条件の影響が十分小さい図7.9(a)の破線で囲ま

れた直方体領域,すなわち,図7.9(C)に示す領域に着目する.なお,応力解析を行う

際は,スクリューから骨に引張荷重が伝達されないものと仮定した.リモデリング別

に含まれるモデルパラメータは,図3.3中の感知半径をIL-700pm,図3.4中の不感

帯の開催を ru-1.5,rl-ll.875とした.

初期状態における図7.9(C)に示す X2-X3 断面について,リモデ )ング駆動力 Ilの

分布を図7.10に示す.スクリューに圧縮荷重を与えた caseScにおいては,図7.10(a)

中の○印で示すように,形成側 (I">0)のリモデリング駆動力を有する骨梁表面が,

圧縮荷重を与えたX3方向に沿って分布する.一方,スクリューにせん断荷重を与え

た caseSsにおいては,図7.10(b)中の○印で示すように,caseScにおいて形成側の

リモデ )ング駆動力であった骨梁表面が吸収側 (r<o)のリモデ )ング駆動力に変化

している.このように,caseScとcaseSsのリモデ )ング駆動力の分布には,与えた

荷重に応じた違いが確認される.特に,ネジ山の谷部に着目すると,caseSsにおいて

は,リモデリング駆動力が吸収側となる骨梁表面の割合が ca.seScに比較して大きい
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(a)圧縮荷重 (casesc)

(b)せん断荷重 (casess)

図7.10スクリュー近傍における初期状態の骨梁表面リモデ リング駆動力 Il

(x 2IX3 断面)
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ことが分かる.

リモデ )ングにより得られた骨梁構造として,caseScおよび caseSsの8thstep

における海綿骨形態の三次元像,X1-X3 およびX2-X3 断面像を,それぞれ図7.ll(a)

および(b)に示す.スクリューに圧縮荷重を与えた caseScにおいては,X1-X3 断面

像から分かるように,スクリューから放射状に骨梁が形成された.また,スクリュー

の直下においては,X2-X3 断面像から分かるように,圧縮荷重を与えた X3方向に骨

梁が配向した.これに対 して,スクリューにせん断荷重を与えた caseSsにおいては,

X1-X3 断面像から分かるように,caseScほど明確ではないが,放射状に骨梁が形成

される傾向が確認された.一方,スクリューの直下においては,X2-X3 断面像から分

かるように,せん断荷重に応じて 450 方向に傾いた格子状の骨梁が形成された.さら

に,スクリューのネジ山部においては,圧縮力を受けるネジ山の右側の先端近傍で骨

梁の形成が,ネジの谷底郡,および骨梁から引張力が伝達されないネジ山の左側で骨

梁の欠落が,それぞれ示された.

caseScとcaseSsで得られた骨梁構造を比較すると,スクリューの遠方における骨

梁配向について違いが見られた.また,ネジ山部においては,caseScで骨梁が形成さ

れたのに対 して,caseSsで顕著な骨梁の欠落が示され,両者の間に骨梁の量的な違い

が示された.ここで,caseScおよび caseSsについて,骨梁とスクリューの接触面積

Sを初期状態の接触面積 Soで無次元化した値 S/S｡を,それぞれ図7.12(a)および(b)

に示す.caseScにおいては,ネジ山の先端部 (B)で接触面積 S/Soは緩やかに増加し,

ネジ山の斜面 (AおよびC),およびネジ山の谷底部 (D)で減少した.一方,caseSsで

は,接触面積 S/S｡はA-Dのいずれの部分についても減少した.特に,スクリューか

らの引張力を伝達 しないネジ山の左側の斜面 (A)およびネジ山の谷底部(D)では,接

触面積 S/Soの減少速度が大きく,8thstepにおいては,ほぼ0となった.このような

骨梁とスクリューの接触面積は,骨とスクリューの機械的な結合を行う際に重要にな

ると考えられる.

以上のように,スクリューに与えた荷重に応 じた骨梁構造変化が得られた.圧縮荷

重を与えたcaseScにおいて得られた圧縮方向の骨梁配向,およびせん断荷重を与え

たcaseSsにおいて得られた格子状の骨梁構造などは,第7.3節で示 した二次元シミュ

レーションの結果と定性的に一致するものである.一方,caseScとcaseSsの両者に

ついて,Xl-X3断面とx 2lX3断面で明らかに異なる骨梁構造が得られたことから,リ
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(a)圧縮荷重 (casesc)

(b)せん断荷重 (casess)

図7･11スクリュー近傍における三次元海綿骨形態変化 (8thstep)
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Step

(a)圧縮荷重 (caseSc)

i己ヨ

＼ ＼--一一_I

A
H--･--IB
I---C
一一一一一D

2 4 6 8
Step

(b)せん断荷重 (caseSs)

図7.12スクリューに接する骨梁面積 S/Soの変化
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モデリングによる三次元的な骨梁構造変化が確認された.

本節で示した固定用スクリューのように,長期間装着するインプラントの形状設計

を行う際には,インプラント周囲における骨梁構造変化を考慮する必要がある.本章

で示した骨梁表面リモデリングシミュレーションは,イメージペース トモデルと組み

合わせて用いることにより,様々な骨形状およびインプラント形状に対する骨梁構造

変化を詳細に評価する手段として有用であるといえる.さらに,これまでに提案され

てきた構造物の形状最適化シミュレーションとリモデリングシミュレーションを融合

することにより,リモデリングを考慮 したインプラントの形状設計が計算機内で可能

になるものと期待される.すなわち,このような数値シミュレーションを基礎とした

インプラントの設計システムが,長期間における装着性に優れたインプラントの開発

に大きく貢献するものと考えられる.

7.5 結 言

骨リモデリングの計算機シミュレーションは,様々な状況を予測する際の有効な手

段であり,その工学的な応用が広 く期待される.特に,整形外科領域で用いられるイ

ンプラントの設計においては,力学的なリモデリングによる骨構造変化を詳細に評価

することが不可欠であり,リモデリングシミュレーションの援用が有効である.

本章では,インプラントの一種である椎体に装着する固定用スクリューを対象とし

て,骨梁表面リモデリングシミュレーションを応用し,スクリュー周囲の骨梁構造変化

について検討を行った.まず,固定用スクリューの装着が椎体海綿骨形態に与える影

響を検討するため,スクリューを装着 した椎体の二次元骨梁表面リモデリングシミュ

レーションを行った.その結果,スクリュー装着により変化した海綿骨の力学状態に応

じて,骨梁構造が変化することが示された.特にスクリューの下部においては,スク

リューの先端部,中央部および根元部で骨梁構造の変化に違いが見られた.次に,スク

リューの近傍における海綿骨の二次元骨梁表面リモデリングシミュレーションを行い,

スクリューに加わる荷重と骨梁構造の変化との関連について検討した.スクリューに

圧縮応力を与えた場合,圧縮応力の方向に骨梁が配向し,ネジ山の斜面からは斜面法

線方向に伸びる骨梁が形成された.一方,スクリューにせん断応力を与えた場合では,

ネジU｣の遠方で450方向に傾いた格子状の骨梁構造が形成され,ネジ山部では顕著な
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骨梁の欠落が示された.このような骨梁の欠落は,応力遮へいによる骨吸収現象を表

現するものであり,スクリューの緩みの原因になるものと考えられる.さらに,スク

リュー周囲における骨梁構造変化を詳細に評価するため,これらのシミュレーション

を三次元問題へ拡張した.その結果,実際の椎体におけるスクリュー周囲の三次元的

な骨梁構造変化を定量的に評価する際,本シミュレーションが有効であることが示さ

れた.以上より,インプラントの形状設計問題における本シミュレーション手法の応

用可能性が示された.
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骨の構造は,力学環境に応じたリモデリングにより機能的に適応変化する,この骨

リモデリング現象を解明するためには,従来の巨視的な検討に加えて,骨梁レベルあ

るいは細胞レベルといった,より微視的なメカニズムへと掘 り下げた検討が必要にな

る.本研究では,骨梁の表面リモデリングについて,微視的な骨梁レベルから巨視的な

海綿骨レベルに至る階層的なメカニズムを解明するため,数理モデルと計算機シミュ

レーションを用いた検討を行った.さらに,構築した骨梁表面リモデリングシミュレー

ション手法の工学的応用の可能性を探るため,整形外科領域で用いられるインプラン

トが骨梁構造変化に与える影響に着目し,提案したシミュレーション手法の有用性を

検討 した.以下に,本論文の各章で得た結果をまとめて示す.

第 2章では,本研究の背景と位置付けを示 した.まず,骨の力学構造の階層性を示

し,海綿骨の微視構造である骨梁の表面リモデリング現象について概観した.次に,骨

リモデリングに関して,数理モデルと計算機シミュレーションを用いたこれまでの研

究を概観した.さらに,整形外科領域で用いられるインプラントの評価と設計に骨リ

モデリングシミュレーションを応用 した研究を概観 し,本論文で取 り組んだ骨梁表面

リモデリングシミュレーションの必要性について述べた.

第3章では,骨梁表面リモデリングの計算機シミュレーション手法を示した.まず,

骨梁表面リモデリングの数理モデルとして,局所的な力学刺激の一様化を目指すリモ

デリング別を導入した.また,実際の骨梁構造を詳細に反映したイメージペース トモ

デルを用いた大規模有限要素法により,骨梁個々の力学状態が詳細に評価されること

を示した.さらに,骨梁表面リモデリング別とイメージペース トモデルを組み合わせ

ることにより,海綿骨レベルの骨構造について,骨梁個々の構造変化を直接表現する

113
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骨梁表面リモデリングの計算機シミュレーション手法を構築 した.

第4章では,リモデリングシミュレーションに導入 した骨梁表面リモデリング別の

基本的特性について検討 した.まず,単純な分布荷重を受ける二次元海綿骨モデルを

用いた骨梁表面リモデリングシミュレーションを行い,リモデリング別に含まれるモ

デルパラメータの特性を検証 した.次に,ラット椎体のイメージペース トモデルを用

いて実際の海綿骨におけるリモデリングの活性度について検討 した.さらに,リモデ

リング別の特性の検討を通 じて,リモデリングを担う細胞が力学刺激を感知するメカ

ニズムについて考察を加えた.

第5章では,実際の骨組織が置かれる複雑な荷重環境下におけるリモデリング現象

として,大腿骨近位部海綿骨における骨梁構造変化について検討 した.ここでは,大

規模なPixelモデルを用いて,単一荷重および複合荷重を受ける大腿骨近位部の二次

元骨梁表面リモデリングシミュレーションを行い,骨梁表面リモデリングがもたらす

海綿骨組織全体の骨梁構造変化を示 した.その結果,実際に観察される大腿骨近位部

の骨梁構造は,大腿骨の複雑な皮質骨形状や変動する荷重環境に応 じた骨梁表面リモ

デリングの結果としてもたらされることが示された.

第6章では,irw ivoの実験系において観察される海綿骨の機能的な適応現象につい

て検討 した.まず,圧縮荷重を受ける骨梁単体のリモデリングシミュレーションを行

い,表面リモデリングにより得られる三次元骨梁構造変化の基本的特性について検証

した.次に,実験で用いられた海綿骨試料のイメージペース トモデルを用いて,三次

元骨梁表面リモデリングシミュレーションを行った.その結果,実験系で観察される

骨梁構造の変化が,微視的な力学刺激に応 じた骨梁表面リモデリングにより得られる

ことが示された.さらに,個々の骨梁構造の適応的な変化が,海綿骨レベルの巨視的

な構造の機能的な適応現象をもたらすことが示された.

第7章では,骨梁表面リモデリングシミュレーションの工学的応用の可能性について

検討 した.ここでは,インプラントの一種である固定用スクリューを装着した椎体海

綿骨の二次元骨梁表面リモデリングシミュレーションを行った.その結果,スクリュー

装着により骨梁構造が変化 し,スクリューに作用する荷重がスクリュー近傍の微視的

な骨梁構造変化に影響を与えることが示された.さらに,これらのリモデリングシミュ

レーションを三次元問題-拡張し,スクリュー周囲における骨梁構造変化を定量的に

評価する手段として,本シミュレーションの有用性を検証 した.以上の結果より,イ
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ンプラントの形状設計における本シミュレーションの応用可能性が示された.

以上のように,本論文では,計算バイオメカニクス的な手法を用いて,微視的な力

学刺激に応 じた表面リモデリングによる骨梁構造変化と,その結果として生 じる巨視

的な海綿骨レベルの機能的適応現象を明らかにした.今後,リモデリングのメカニズ

ムの解明を目指 した実験的な検討が進む中で,計算バイオメカニクス的な手法は,よ

り微視的な未知のメカニズムを新 しい実験事実から探る手段 として,益々重要になる

ものと考えられる.

さらに,本論文で構築した骨梁表面リモデリングの計算機シミュレーション手法は,

骨構造の計測技術および画像処理技術を融合することにより,新 しいインプラントの

設計手法を提供するものである.また,生体組織工学への応用として,本シミュレー

ション手法を,骨組織に移植する骨代替物の形状設計問題に適用することが考えられ

る.以上のように,計算バイオメカニクス的手法を応用することにより,計算機シミュ

レーションを基礎としたインプラントの総合的な設計システムの構築が期待される.
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A.1 EBE/PCG法を用いた大規模剛性方程式の解法

有限要素法においては,全体構造剛性マ トリクス A,既知節点カベクトル b,およ

び未知節点変位ベクトル Cからなる連立一次方程式

Aa:=b (A･1)

を解く事により,未知節点変位ベクトルa:が求められる.本論文で用いるイメージペー

ストモデルのように,要素数が多い大規模な有限要素モデルにおいては,この連立一次

方程式(A.1)が大次元問題となり,計算機の記憶容量および計算時間などの計算コス ト

が問題となる.本論文では,大次元の連立一次方程式に適した解法として,Hugheseial.

(1987)が示したEBE/PCG(ElementbyElementPreconditionedConjugateGradients)

法を用いる.

HestenesandStiefel(1952)により提案された共役勾配法(ConjugateGradientMethod)

は,反復法の一種であり,ある特定の条件下において収束が速い,および有限回の計

算で厳密解に到達するなど,いくつかの利点を持つ (戸川,1977).この共役勾配法に,

反復計算における収束速度を向上させるための変数変換による前処理を組み合わせた

ものが,前処理付き(Preconditioned)共役勾配法である.前処理付き共役勾配法によ

り式(A.1)を解く際は,以下の手順 (1)～(ll)にしたがう(Hughesetal.,1987).
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Hrm+111≦6L‖rollであれば収束とみなして計算を終了 し,

収束が十分でない場合 m-m+1として手順 (5)に戻る

ここで,m は収束計算の反復回数, cm は真の解ベクトル 3:の第 m 近似解ベクトル,

r,nは残差ベクトル,pmは修正方向ベクトル,Bは前処理行列,zmは補助変数ベク

トル,αm は修正量,βmはpmの修正係数,6Lは収束判定における許容誤差をそれぞ

れ表す.また,(.)および (JHl)は,それぞれベクトルのスカラー積およびユークリッ

ド･ノルムを表す.この解法では,収束特性が前処理行列 β の選択に大きく依存する

ことが知られてお り,能率的な計算を行うための行列 β の形式がいくつか提案され

ている (Hughesetal.,1987).本論文では,収束特性に加えて,前処理行列 B が必要

とする計算メモリも考慮 し,行列 β として,式(A.1)中のマ トリクス A の対角成分

diag(A)を用いた (vanRietbergenetal.,1995).また,手順(ll)の収束判定に用いた

許容誤差 6Lは,本論文では 10-3から 10-5 とし,解 くべき問題において必要とされ

る精度に応 じて調節 した.

式(A.6)および (A･8)中の全体剛性マ トリクス A と修正方向ベクトルpmの積で表

されるベクトル Ap,nは,要素数をNeとすると,要素 i(i-1,2,…,Ne)の剛性マ ト

リクスA;および 要素 iに関する修正方向ベクトルp…mから,

Ne

JIp".-=∑ A:p'.,,.
t=1

(A･12)

と求められる.このように,各要素 iについてマ トリクスとベク トルの積 A言p言m を

求めてから,これらを足 し合わせてベクトル Apmを求める手法を EBE(Elementby

Element)法 (Hugheseial.,1987)と呼ぶ.この式 (A･12)で示されるEBE法を用いて

式(A.7)および (A.10)中の Ap,nを計算することにより,全体剛性マ トリクスを直接

作成することなく,手順 (l)～(ll)に示されるPCG法により近似解 1,iを求めること

が可能となる.
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A.2 骨梁構造の形態特徴量

海綿骨の平均的な骨梁構造特性を表すために,骨梁構造の形態特徴量として骨梁の平

均体積分率 BV/TV(BoneVolume/TissueVolume),骨梁の平均厚さTb.Th(Trabec-

ularThickness),単位長さあたりの骨梁数 Tb.N(TrabecularNumber),骨梁間の平均

距離 Tb.Sp(TrabecularSeparation),および単位体積当たりの連結数 CON(Connec-

tivity)などが用いられる(Parfitteial.,1987).これらの特徴量は,海綿骨の体積 TV

(TissueVolume),骨梁の体積 BV(BoneVolume),骨梁の表面積 BS(BoneSurface),

およびオイラー数 N (EulerNumber)と以下のように関係付けられる (Parfittetal.,

1987)･

BV/TV- 器

Tb.Th=

Tb.N=

2

β∫/rV

βl〃rl′

1

Tb･Sp=元面 一Tb･Th

CON-(1-N)/TV

(A.13)

(A･14)

(A.15)

(A.16)

(A･17)

骨梁構造がPixel/Voxel要素で離散的に表現されている場合,骨梁の平均体積分率

BV/TV,骨梁の平均厚さ Tb.Th,単位長さあたりの骨梁数 Tb.N,および,骨梁間の

平均距離 Tb.Spは以下のように求められる (Feldkampetal.,1989).

まず,ある断面について,図A.1に示すように,Pixel/Voxel要素の中心を通るよう

に格子状の走査線(TestLine)を引き,骨梁要素内における走査線同士の交点の数 NB,

骨梁と骨髄の境界面と走査線との交点の数 NBMI,着目する断面の全領域における走

査線同士の交点の数 NT,および走査線の全長 LTを求める.ここで,Pp,PL をそれ

ぞれ

とすると,pp は BV/TVそのものであり,式(A.13)より

BV/TV- 蒜 - pp (A･20)
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図A.1Pixel/Voxelモデルにおける形態特徴量の計算

である.また,骨梁の単位体積当たりの表面積 ββ/βV は

BS 2PL

BV Pp
(A.21)

と求まる.これらの式 (A･20)および(A.21)と,式 (A.14ト (A.16)から,骨梁の平均

厚さTb.Th,単位長さ当たりの骨梁数 Tb.N,

下のように求められる.

2 Pp

Tb･Th= ii7Bi7= 瓦

Tb.N=BV/TV Pp

骨梁間の平均距離 Tb.Spがそれぞれ以

Pp/PL

1

Tb.Sp- 三三丁て7-Tb.Th-

- PL

1 Pp 1- Pp

Tb.N PL PL PL

また,連結数 COⅣ は,図A.2(a)に示すような節点 (Node)と辺 (Branch)から構成

される幾何学的形態を考える際,節点間が分裂 しない状態で取 り除くことのできる辺

の最大数を示 してお り,節点数 n と辺数 bの差であるオイラー数 N:

N=n-b (A･25)

から,式 (A.17)より求められる.海綿骨の骨梁構造において連結数 COⅣを考える

際は,図A.2(b)に示すように骨梁と骨梁の分岐部を1つの節点,それぞれの骨梁を1
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(C)pixel/Voxelモデルにおける細線化 とオイラー数Ⅳの計算

図A.2連結数 COⅣ の計算
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つの辺と見なす.例えば,健康な海綿骨の骨梁構造に対 して連結数 COⅣ を計測する

と数千/cm3程度であるが,骨租馨症の海綿骨ではこの値が大きく減少する(Feldkamp

etal･,1989).

Pixel/ⅦXelモデルに対 しては,連結数 COⅣを以下のようにして求めることがで

きる.骨梁形態を図A.2(C)に示すように細線化 し,前述の骨梁要素の数 Ⅳβおよび骨

梁要素と骨梁要素の境界面 NBBIの数を求める.この NB とNBBIよりオイラ一致 N

が

N-NB-NBBI (A.26)

と求められる.ここでは,節点である骨梁の分岐部の数,および辺である骨梁の数を

求めるのではなく,両者の差であるオイラー数を直接求めている.このオイラ一致 Ⅳ

から,式(A.17)を用いて連結数 COⅣが求められる.
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A.3 ファブリックテンソル

海綿骨の骨梁構造の配向性を評価するために,ファブリックテンソル H (Cowin,

1985,1986)が用いられる.ファブリックテンソルは,MIL(MeanInterceptLength)

の極座標表示により措かれる図形を楕円体に近似することで得られる.

MILは,座標系 xiに対 して措かれる方向余弦 n-lnln2n3]Tの直線が,骨梁と

骨髄との境界を横切る平均長さを表すものであり (Whitehouse,1974;Harriganand

Mann,1984),これをL(n)として表示すると,ほぼ楕円体に近い形状を示す.楕円体

は, xi座標系において,一般に定数 a～fを用いて

ax…+bx…+cx…+2(dxIx2+ex2X｡+fx331)-1 (A･27)

と表され,この式に

xl-L(n)nl,x2-L(n)n2,X3-L(n)n3

を代入すると,

1

L2(n)
- an亨+bn…+cn…+2(dnln2+ en2n3+fn3nl)

- Mlln亨+M22n…+M33n三+2(M12n.n2+M23n2n3+M13n3nl)

(A･28)

(A･29)

の関係が得られる.ここで,Mt,･はMILテンソル M (HarriganandMann,1984)の

成分であり,座標系 xtにおける成分を

11111
晒1-

つ山一
3

>T
>T

1

L2(n)

3
3
3

>T
W
J
j:

2
2
3

>T
j.
≠
-

=nTMn

と表すと,式 (A.29)は

と表される.また,ファブリックテンソル H は,MILテンソル M と

1
H =M-す

(A･30)

(A･31)

(A･32)

のように関係付けられる (Cowin,1985).ここで, M は正走の二階の対称テンソルで

あるため,H も同様に正走の二階の対称テンソルとなる. M を座標系 雷tに変換 し
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対角化すると,

厄罰_
M1 0 0

0M2 0

0 0 M3

と表 される.この際,ファブリックテンソル雷 は

育 -二::: ::-- :_:

(A･33)

(A.34)

と表される.ここで,Hl,H2,H3 は,それぞれ H の主軸である 雷1,吾2,雷3軸方向に

おけるL(n)であ り,ファブリック楕円体の主軸径の半分の長さを表 している･すな

わち,H の固有ベクトルは骨梁構造の主軸方向を表 し,その固有値は骨梁構造の主軸

方向の特徴的な長さを表す.例えば,ファブリックテンソルの主値が3個とも等 しい

場合,ファブリックテンソルは球 となり,その構造は等方であると考えられる.また

主値のうち 2個が同じで 1個が異なる場合は垂直異方性,3個 とも異なる場合は直交

異方性を表す.
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A.4 単一荷重を受ける大腿骨近位部海綿骨のリモデリン

グシミュレーション

第5.2節の図5.1(C)に示す外転時(L2)および内転時(L3)の単一荷重を受ける大腿骨

近位部海綿骨について,リモデリングシミュレーションの結果を示す.

外転時の単一荷重を受ける大腿骨近位部海綿骨の骨梁構造変化

外転時の単一荷重を受ける大腿骨近位部海綿骨のリモデリングシミュレーションに

より得られた16thstepにおける骨梁構造を図A.3(a)に示す.関節面に加わる圧縮荷

重により骨頭首都に大きな曲げ荷重が加わるため,長管骨の外側から骨頭首部を通っ

て骨頭へ伸びる骨梁群が顕著に形成された.また,この骨頭首部から伸びる骨梁群は,

Regionlに代表される骨頭部において,骨頭上部から下部にかけて湾曲した太い圧縮

骨梁群と互いに直交網を形成した.これに対して,Region2に代表される大転子にお

いては,骨頭首部から外側部に伸びる一方向の引張骨梁群が形成され,その上部では

大転子に加わる引張荷重の方向に骨梁が配向した.Region3に代表される骨頭首部の

下方では,立脚相の単一荷重を与えた場合に得られた図5.2に示す構造と類似した直

交網の骨梁構造が形成されたが,長管骨の外側部から骨頭首部へ向かう骨梁がより太

いものとなった.

各Region1-3におけるファブリック楕円を図A.3(b)に示す.異方性の程度を示す

長径と短径の比 Hl/H2 は,直交網の骨梁群が形成されたRegionlおよび3において,

それぞれ1.15および1.46となった.また,一方向の骨梁群が形成されたRegion2に

おいては,異方性の程度 〝1/〟 2 は1.46となった.各Regionにおける見かけの主応力

は,図A.3(C)に示すように,直交網の骨梁群が形成されたRegionlおよび3において

は,2つの主応力の絶対値の比 lolll/lJ21がそれぞれ2.75および2.69となり,Region1

で圧縮一引張,Region3で引張一圧縮の応力状態であることが示された.また,一方

向の骨梁群が形成されたRegion2においては,2つの主応力の比 lo111/lq2Iが4.13で

あり,単軸引張の応力状態であった.

内転時の単一荷重を受ける大腿骨近位部海綿骨の骨梁構造変化

次に,内転時の単一荷重を受ける大腿骨近位部海綿骨のリモデリングシミュレ-シヨ
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(a)海綿骨形態

(b)ファブリック楕円

(C)見かけの主応力

図A.3外転時(L2)の単一荷重を受ける大腿骨近位部海綿骨のリモデ )ング

シミュレーション(16thstep)
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ンにより得られた16thstepにおける骨梁構造を図A.4(a)に示す.

関節面に加わる圧縮荷重に応じて,Regionlに代表される骨頭部では顕著な圧縮骨

梁群が形成された.骨頭首部にはほとんど曲げ荷重が作用しないため,この骨梁群は,

図5.2に示す立脚相の単一荷重を受ける場合および図A.3(a)に示す外転時の場合と比

較して,Region3に代表される骨頭首部の下方まで広範囲に現れている.大転子側に

おいては,Region2に代表されるように直交網の骨梁群が形成された.また,関節面

に加わる圧縮荷重により大きな曲げ荷重が加わる長管部では,約450方向に配向した

直交網の骨梁構造が得られた.このように,大腿骨の上部では一方向に配向した骨梁

構造が,下部では直交網の骨梁構造がそれぞれ顕著に示された.

各Region卜 3におけるファブリック楕円を図A.4(b)に示す.異方性の程度 〝1/〃2

は,一方向の骨梁群が形成されたRegionlおよびRegion3において,それぞれ1.65お

よび1.30となり,直交網の骨梁群が形成されたRegion2においては1.06となった.ま

た,見かけの主応力は,図A.4(C)に示すように,一方向の骨梁群が形成されたRegion

lおよびRegion3においては,2つの主応力の絶対値の比 IJll/lo121がそれぞれ13.1お

よび15.3と大きく,単軸圧縮の応力状態であった.また,直交網の骨梁群が形成され

たRegion2においては,2つの主応力の絶対値の比 IcrlJ/lg21が2.19であり,引張一圧

縮の応力状態であった.

以上のように,単一荷重を受ける大腿骨近位部において,外転時および内転時の荷

重条件にそれぞれ応じた特徴的な骨梁構造が得られた.いずれの荷重条件の場合につ

いても,得られた骨梁構造の主方向は,見かけの応力の主方向に良く一致し,構造の

異方性の程度は,2つの見かけの主応力値の比の大きさに対応することが分かる.
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(a)海綿骨形態

H1=855LLm Io〟 t

H2=518pm0〟=56○ 2

(b)ファブリック楕円

〟Ⅰ=749ー1m lOOOp1

H2=577ーmo〟=46○ 2

lo仙)

(C)見かけの主応力

図A.4内転時(L3)の単一荷重を受ける大腿骨近位部海綿骨のリモデ )ング

シミュレーション(16thstep)
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A.5 ヒト大腿骨近位部海綿骨の骨梁構造

実際のヒト大腿骨近位部海綿骨においては,図A.5に示すように,外側部から骨頭

首部にかけて伸びる骨梁群や,骨頭部において関節面から伸びる骨梁など,特徴的な

骨梁構造が観察される.また,この骨梁構造は,明確な直交網ではなく,ややばらつ

きのある構造であることが分かる.第5.4節で示 した複合荷重を受ける大腿骨近位部

海綿骨のリモデリングシミュレーションは,このような実際に観察される骨梁構造の

形成を良く表現している.

図A.5ヒト大腿骨近位部海綿骨の骨梁構造 (田中,1992)
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A.6 リモデリングによる海綿骨の弾性係数テンソルの変化

海綿骨の骨梁構造の特性は,付錦 A.2に示す形態特徴量および付録A.3に示すファ

ブリックテンソルなどにより定量的に評価される.一方,力学特性については,均質

化法 (GuedesandKikuchi■990)を用いることにより,弾性係数テンソルの評価が可

能である.ここでは,ファブリックテンソルと弾性係数テンソルを用いて,骨梁表面

リモデリングによる海綿骨の構造特性と力学特性の変化について検討する.

海綿骨の弾性係数テンソル

ここでは,均質化法 (GuedesandKikuchi,1990)を用いて,海綿骨の巨視的な弾性

係数テンソル否 を求め,直交異方性近似を行う(vanRietbergenetal.,1996).

均質化法は,微視的変数と巨視的変数を結びつける理論であり,図A.6に示すよう

に,全体構造を記述する巨視的な座標系 だと微視構造を記述する微視的な座標系 yが

導入される.この際,微視構造は巨視構造に対 して十分小さく,また微視構造は周期

図A.6均質化法における全体構造と微視構造の関係
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性を有するものと仮定される.すなわち,巨視的な座標系 a:と微視的な座標系 yの比

り:

y-2:/T7 (A･35)

が十分小 さく,また,ある場の関数 ¢が,微視構造と同一の周期を持つものとする.

この周期性を,Y-periodicと呼ぶ.

ここでは,着目する海綿骨試料が,図A.6に示すように y座標系において周期的に

配置される場合について,C座標系における均質化された海綿骨の弾性係数テンソル

否 を求める.

否 は LocalStructureTensorL,微視構造 レベルの弾性係数テンソル E,および代

表体積要素 Vより

有 りkL- H vEljp-Lp-kLdV (A･36)

と求められる (Hollisteretall,1991,･HollisterandKikuchi,1992).ここで,Lは,巨

視的ひずみ 言と微視的ひずみ Eを

et]-LiJklEkl (A･37)

として関連付ける4階のテンソルである.この4階のテンソル 上 は,均質化法では,

Lt,kE-去(6ik6"+6iE6,k)-6才L (A･38)

/vEi,p-ei,(V)E諾(u)dV-/vei,(V)J;JkL(u)dV (A･39)

の2式を解 くことにより求められる.ここで,式 (A.39)は,微視領域における変位 u,

仮想変位 Vに対する平衡方程式であり,E;,klは特性ひずみ,etj(V)は微視領域におけ

る仮想ひずみ,J2',kL(u)は特性応力をそれぞれ表す･

式 (A.36)で表される 否 は,完全異方性の弾性係数テンソルであり,以下のマ トリ

クスで表される21個の独立な成分を持つ.
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ここでは,海綿骨の力学特性が直交異方性であると考え(CowinandMehrabadi,1989),

否 を任意の座標系 xαで記述 した 否α:

否α=

育;111 首 ;122 雷;133 610123 6T131 6Tl12

育;211 有 言222 万;2｡3 62a22｡ 620231 62a212

5 30311 耳 3a322 5 3033｡ 63a323 63a331 6303.2

62a311 62032｡ 62033｡ 否 ;323 620,31 620,12

630111 63a122 63013｡ 630123 E3a131 63al12

61a211 6F222 61023｡ 61a223 6;231 E;212

(A.41)

において, 62'ikEが十分小 さくなる座標系 を x ORT とし･この座標系におけるXtPnT
軸方向 (i-1,2,3)を直交異方性の主軸方向とする (vanRietbergenetall,1996).ま

た,座標軸 Xf'RTは,弾性係数テンソル否ORT の成分が,EY.?T>E?23T>Eg333Tと

なるように決定する.

ファブリックテンソルおよび弾性係数テンソルの変化

第6.3節に示 したリモデリングシミュレーションにおいて,イメージペース トモデ

ルの分解能を50〃m とした場合に得 られる骨梁構造変化を対象とし,ファブリックテ

ンソルおよび弾性係数テンソルの変化を検討する.立方体海綿骨モデルの初期形態は,

図A.7(a)に示す通 りであり,モデル全領域の分割数は1003-1,000,000個,骨梁部の

要素数は 289,294個 とした.また,海綿骨モデルの大きさ,境界条件,およびモデル

パラメータの値など,その他のシミュレーション条件は第6.3節と同じとした.

リモデ )ングシミュレーションを行った結果,50thstepにおいては,図A.7(b)に示

すように圧縮方向に配向する骨梁構造が得 られた.この際,海綿骨の形態特徴量の変

化は,図A.8に示すように,第6.3節に示 した結果と定性的には同じ傾向を示 したが,

シミュレーションの1stepにおける変化量は,増加することが分かる.これは,Voxel

要素の除去および付加により骨梁表面の移動を表現 していることから,イメージペー

ス トモデルを構成するVoxel要素が大きくなると,1stepあたりの骨梁表面移動量が

増加するためである.骨梁の平均体積分率 BV/TV について図A.8(a)に示すシミュ

レーション結果と表6.1に示す実験結果を比較すると,本シミュレーションの15steps

が24週間に対応することが分かる.

各計算stepにおいて得られた海綿骨形態に対 して,解析領域の境界を除外 した海綿

骨内部中央の一辺 4.0mmの立方体領域に着冒し,弾性係数テンソル否 を求めた.任
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(a)初期状態 (b)50thstep

図A.7圧縮負荷を受ける海綿骨の骨梁構造の変化
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図A.8海綿骨の形態特徴量の変化
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意の方向に村する垂直応力と垂直ひずみを関連付ける成分 雷 1111の極座標表示および

直交異方性の主軸を図A.9(a)に示す.異方性の最大主方向は,初期状態では圧縮負荷

を与えたX3軸方向と垂直に近い方向であったが,リモデ )ングにより変化し,50th

stepにおいてはX3軸方向 とほぼ一致することが示された.また,ファブリック楕円

体は,図A.9(b)に示すように変化 し,力学特性の主軸の変化と同じように,楕円体の

最大主方向が X3軸方向に変化することが示された.

弾性係数テンソル 雷 の直交異方性の主軸方向 ni(i-1,2,3)と x 3軸方向とのな

す角度 ◎i3,およびファブリック楕円体の主軸方向niとx3軸方向とのなす角度 Oi3

は,それぞれ図A.10(a)および(b)に示すように,◎13 と013はoo方向へ,◎23,◎33

と 023,033 は 900方向へそれぞれ変化 した.このように, ◎i3 と 013 は,ほぼ一致

しながらリモデリングにより変化することが分かる.また,この結果は,Wol庁の仮説

についてCowinら(Cowin,1986;CowinetαJ.,1992)が示した数理モデルの妥当性を

示すものと考えられる.直交異方性の弾性係数 Et?iPT(i-1,2,3,inotsummed)は,

図A.10(C)に示すように,初期状態から20thstep前後にかけて, EIOIPITおよびE30323T

は減少した.一方で,E20292Tは増加 したことから,EIOIPITとE20222Tとの差が減少する

結果となった.また,20thstep以降では,E101flTが一定値を保ち E20222TおよびE30323T
が減少したため,E101PITとE20222Tおよび E30353Tとの差が増加する結果となった.この

際,ファブリック楕円体の主値 Hiについては,図A･10(d)に示すように,HlとH3

は20thstep前後までほぼ一定であった.これに対して H2は増加したため,HlとH2

との差は減少する結果となった.また,20thstep以降では,いずれの Hiも増加した

が,Hlの増加速度が H2および H3 を上回り,結果として HlとH2および H3 との

差は増加した.このように,Et?iPTと Hiの値の変化から,異方性の程度の増減につ

いて,弾性係数テンソルがファブリックテンソルに良好に対応することが分かる.
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(a)弾性係数 (ElllJ) (b)ファブリック楕円体

図A射 毎絹骨のファブリック楕円体および弾性係数 E llllの変化
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A.7 圧縮荷重を受けるヒト椎体海綿骨の形態変化

ヒト椎体の海綿骨では,体重による圧縮荷重を主に支持するように,骨梁が体幹軸

方向に配向する.しかしながら,加齢に伴い皮質骨の形態が変化すると,海綿骨の骨

梁形態も変化することが知られている(Mosekilde,1990).ここでは,椎体の皮質骨形

態が健常な場合 (caseN),および加齢に伴い変性 した場合(caseA)の2通 りを想定 し

て,海綿骨の骨梁表面リモデリングシミュレーションを行う.

椎体のPixelモデル

ヒト椎体の矢状断面について,図A.11に示すPixelモデルを作成 した.骨梁の初期

形態は,等方性を仮定し,外径 2.0-2.5mm,内径 1.0-1.5mmの円環状の骨梁をラ

ンダムに配置して作成した.この際,海綿骨の平均体積分率 BV/TV を0.63とした.

皮質骨突起部の形態については,健常な場合(caseN)と変性 した場合(caseA)では異

なることを考慮 して,図A.11に示す突起部の長さαをcaseNで3.0mm,caseAで

Fl/2 CartilaglnOuSEnd-Plate Fl/2
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6.5mmとした.また,第7.2節と同様に,実際の荷重状態を模擬するため,椎体には髄

核と線維輪からなる椎間板および軟骨終板を考慮 した,椎間板および軟骨終板は,等

方線形弾性体 と仮定 し,それぞれのヤング率 Eおよび ポアソン比 Uは,表7.1に示

す値 とした (Belytschkoetal.,1974;西洋ら,19941,池割ら,1995).

体重による圧縮荷重を想定 した境界条件 として,椎体には体幹軸方向の圧縮荷重

F1-588N を仮想的な剛体板を介 して与えた.また,モデルの下端面は固着とした,

仝解析領域の要素分割数は,縦128個 ×横208胤 Pixel要素の大きさは一辺250〃mと

した.応力解析は,厚みを 1.0mmとし,二次元平面ひずみ問題として行った.リモデ

リング別に含まれるモデルパラメータは,図3.3中の感知半径 をIL-1.0mm,図3.4

中の不感帯の開催を Tu-4.0,n ニー5.0とした.

皮質骨形態の違いに対する海綿骨形態変化

リモデ ノングシミュレーションにより得られた16thstepにおける骨梁形態を図A.12

に示す.健常椎体を想定 した場合 (caseN)においては,図A.12(a)に示すように,海綿

骨全域で体幹軸方向に骨梁が太 く形成され,また体幹軸方向と垂直な方向の骨梁は吸

収されて細 くなることが示された.一方,皮質骨が変性 した椎体を想定 した場合(case

A)においては,図A･12(b)に示すように,椎体の弓状部から放射状に伸びる骨梁が形

成された.また,放射状の骨梁と直交網をなすように,弓状部を中心 とする同心円状

の骨梁 も形成された.なお,第 7,2節では,スクリューを装着 した海綿骨モデルの初

期骨梁形態として,caseNの 16thstepにおいて得られた図A.12(a)に示す骨梁形態を

用いている.

このように,椎体の皮質骨形態の違いに応 じた骨梁形態が得られた.シミュレーショ

ンにより得られた図A.12に示す健常椎体および皮質骨が変性 した椎体の骨梁形態は,

それぞれ図A.13に示す実際の骨梁形態 (Mosekilde,1990)の特徴をよく表現 しており,

本シミュレーションの妥当性を示すものである.

また,骨梁形態の変化により,海綿骨の平均体積分率 BV/TVは,図A･14(a)に示

すように減少 し,16thstepにおいては,caseNおよびca.seAの両者について,初期

形態に対 して9%の減少となった.また,海綿骨と皮質骨を併せた骨部の仝ひずみエ

ネルギは,図A.14(b)に示すようにcaseN,caseAの両者について減少 し,16thstep

においては,初期形態に対 してcaseNで6%,ca.seAで3%の減少となった.したがっ
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(a)健常椎体 (caseN)

(b)変性椎体 (caseA)

図A･12皮質骨形態の違いに応じた椎体海綿骨の形態変化 (16thstep)
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(a)健常椎体 (caseN)

(b)変性椎体 (caseA)

図A.13実際のヒト椎体海綿骨 (Mosekilde,1990)
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0 8 16

Step

(a)海綿骨の平均体積分率 BWTV

0 8 16 0 8 16

Step Step

(b)骨部の全ひずみエネルギ UBone

図A.14caseNおよび A における海綿骨の平均体積分率 BV/TVおよび骨

部の全ひずみエネルギ UBoneの変化

て,一定の荷重が負荷される状態でひずみエネルギが減少したことから,リモデリン

グにより骨部の変形量は減少し,構造としての剛性が増加したことが分かる.このよ

うに,BV/TVの減少に関わらず,骨梁配向の変化により骨構造の剛性が増加したこと

は,第6.4節で示した骨梁表面リモデリングによる機能的適応現象を示すものである.
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A.8 ヒ ト椎体海綿骨の三次元 リモデリングシミュレーシ

ョン

ここでは,付録A.7に示した健常椎体(caseN)の骨梁表面リモデ )ングシミュレー

ションを三次元問題に拡張する.

椎体のVoxelモデル

ヒト椎体について,図A･15(a)に示すVoxelモデルを作成した.椎体は,前後軸およ

び左右軸方向について直径50mm,体幹軸方向について高さ25.0mmとした.また,左

右軸をXl軸,前後軸をx 2軸,体幹軸をX3軸とし,矢状面に関する対称性を仮定して,

1/2領域のみを解析対象とした.骨梁の初期形態は,等方性を仮定し,図A.ll(a)に示

すように外径4.25mm,内径3.25mmのドーナツ状の骨梁をランダムに配置して作成し

た.海綿骨の異方性の程度を示すファブリック楕円体の長径と短径の比 HI/H3 は1.04

とした.図A.ll(b)に示すX2-X3断面および x 1-X3断面についてそれぞれ厚み1.5pm

で切 り出した像から,骨梁構造の等方性が確認される.骨梁構造の形態特徴量 (付録

A.2)は,骨梁の平均体積分率 BV/TV-0.48,骨梁の平均厚さTb.Th-1.19mm,単

位長さあたりの骨梁数 Tb.N-0.40mm~1,および骨梁間の平均距離 Tb.Sp-1.29mm

とした.

体重による圧縮荷重を想定した境界条件として,図A.15に示すように,モデルの上

面には体幹軸方向の圧縮荷重 F1-294N と等価なX3軸方向の一様圧縮変位 U3を,

各計算 stepで調節 して与えた.また,モデルの下面は固着とした.仝解析領域の要素

分割数は,xlXx 2 ×X3軸方向を 100×200×100個とし,Voxel要素の大きさは

一辺 250FLm とした.骨部の要素数は約85万個とした.リモデ )ング別に含まれるモ

デルパラメータは,図3.3中の感知半径を IL-2.5mm,図3.4中の不感帯の閥値を

㍑ -2.0,ハニー2.5とした.

リモデリングによる海綿骨形態変化

リモデリングシミュレーションにより得られた16thstepにおける骨梁形態を図A.16

に示す.リモデリングの進行に伴い,海綿骨全域で体幹軸方向に骨梁が太く形成され

ることが示された.海綿骨全体のファブリック楕円体の主軸方向は,ほぼ体幹軸方向
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(a)境界条件および海綿骨のファブリック楕円体

図A.15ヒト椎体voxelモデル
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(a)海綿骨の三次元像およびファブリック楕円体

(C)Xl-X3断面像

図A･16椎体海綿骨の三次元形態変化 (16thstep)
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と一致しており,異方性の程度を示す長径と短径の比 Hl/H3 は1.47となった.なお,

第 7.4.1項では,スクリューを装着した海綿骨モデルの初期形態として,図A.16に示

す16thstepにおける海綿骨形態を用いている.得られた骨梁構造は,圧縮方向に配向

しており,また,図A.16(b)および (C)に示す X2-X3 断面像および x l-X3 断面像か

ら,個々の骨梁が三次元的に連結していることが分かる.

以上のように,体重による圧縮荷重に応 じて椎体海綿骨の骨梁構造が体幹軸方向に

配向することが示された.これは,図A.12(a)に示す二次元シミュレーションで得ら

れた結果と同じ傾向を示すものである.しかしながら,実際の椎体で作用する,前後

屈などによる三次元的な荷重下における骨梁構造の変化を検討する際は,ここで示 し

た三次元リモデリングシミュレーションが必要となる.
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