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1.1. 背景 

1.1.1. 大腿骨骨幹部骨折 

1.1.1.1. 骨折メカニズムと分類 

骨粗鬆症による椎体圧迫骨折や大腿骨頸部骨折は日常動作でも骨折を生じ，高齢女

性に多いが，大腿骨など長管骨の骨幹部は強度も高く，転落や事故など高エネルギー

外傷によるものが多く，若年男性に多くみられる[1]．大腿骨骨幹部骨折では年間10万

人あたり 10-37 人ほどが受傷している[2, 3]．多発外傷患者における大腿骨骨折の割合

は 30％に上り，大腿骨開放骨折は 10 万人あたり 11.5 人に見られる[4]． 

大腿骨は人体の中で最も大きく，強い骨であり，その解剖学的形状は前弯しており，

大腿骨頸部は 125°-130°前捻している．大腿骨には，腹側に大腿四頭筋（大腿直筋，中

間広筋，内側広筋，外側広筋），背側にハムストリング（大腿二頭筋の長頭と短頭，半

腱様筋，半膜様筋），内側には内転筋群の 3 つの主要筋群が付着している．それら筋力

の影響により，近位部での骨幹部骨折では，中殿筋と腸腰筋の牽引により近位片は屈

曲，外転，外旋し，遠位片は内転することが多い．中間位での骨幹部骨折でも近位骨

は屈曲と外旋をするが，外転はあまりみられない．遠位部での骨幹部骨折は近位骨片

は内転し，遠位骨片は腓腹筋の牽引により傾く．大腿骨骨幹部骨折は一般的に外傷，

外科治療に関する非営利の教育，研究機関である AO Foundation による下記 AO 分類が

用いられる[5]． 

 

A 型：単純骨折（２つの骨片からなる） 

A1：らせん骨折 

A2：斜骨折（水平面から 30°以上） 

A3：横骨折（水平面から 30°以内） 

B 型：楔状骨折（３つ以上の骨片からなるが，多くの部分で接触している） 
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B1：らせん骨折 

B2：屈曲骨折 

B3： 粉砕骨折 

C 型：複合骨折（骨片は互いに接触していない） 

C1：らせん骨折 

C2： 分節骨折（横あるいは斜めの骨折線で分断された複数の骨片からなる） 

C3：その他（複雑，粉砕，分節性骨欠損を伴うもの） 
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Fig. 1-1 AO Classification of Femoral Shaft Fracture 

 

 

1.1.1.2. 大腿骨骨幹部骨折の治療 

骨折の多くは手術を行わず，キャスト等の固定で経過を観察するが，機能障害を防

ぐ，適切なアライメントを維持する，骨片を安定化させ早期骨癒合を促すためにイン

プラントを用いた固定が行われ，骨癒合が得られるまで固定される[6]．骨幹部骨折で

Type A 
Simple

Type B 
Wedge

Type C 
Complex

A1 Spiral A2 Oblique A3 Transverse

B1 Spiral B2 Bending B3 Mul�fragmentary

C1 Spiral C2 Segmental C3 Irregular
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はいずれのタイプも髄内釘を近位から挿入する Antegrade nailing，遠位から挿入する

Retrograde nailing，プレートによる固定が多く用いられる（Fig. 1-2）[7-9]． 

髄内釘による固定は短時間かつ低侵襲な手術で十分な安定性と早期に機能を回復で

き，現在でも大腿骨骨折の治療の標準となっている[5]．通常，髄内釘挿入は

Antegrade nailing が最も広く行われているが，近年，Retrograde nailing はより一般的

になってきており，肥満の患者（挿入が容易なため），同側の大腿骨頚部骨折や同側の

脛骨幹部骨折（1 回のアプローチで済むため），不安定な椎体・股関節・寛骨臼骨折

（アプローチが交差しないため），妊婦（放射線量が少ないため）に適応があると考え

られている．現在では，Antegrade nailing と Retrograde nailing の成績の優劣を証明す

るものはなく [10]，疼痛，合併症率，治癒期間，寝たきり期間，手術期間に関しても

antegrade と retrograde の間に有意な差は認められていない[11, 12]． 

大腿骨骨幹部骨折のプレート固定は，髄内釘固定が技術的に困難な場合に選択され

る．例えば，股関節や膝関節のインプラントが挿入されている，または矯正骨切り術

などの外科的固定術をすでに受けているなどの場合である．その他，股関節の同時開

放骨折など，他部位にも開放骨折がある場合などにも適用される[5]． 
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Fig. 1-2 Typical fixation for femoral shaft fracture 

 

 

1.1.2. 骨癒合過程 

骨折後，骨癒合までのプロセスは Fig. 1-3 のようになる．骨折部にはまず骨損傷時の

血管の破裂と骨髄の滲出により血腫が形成される．血腫が形成されると同時に，炎症

細胞が骨折部位に到達する．この急性炎症反応は骨折治癒過程の最初の重要なステッ

プであり，血管新生因子の発現を活性化し，損傷部位の血管新生を促す．受傷後およ

そ 24 時間で，炎症反応は抗炎症性サイトカインの放出によって相殺される[13]．急性

Antegrade 
nailing

Retrograde 
nailing

Pla�ng

Intramedullary 
nail

Screw

plate
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炎症反応が治まらない場合（受傷部位の細菌感染や慢性炎症性疾患など），骨癒合は阻

害され，最悪の場合，治癒しないこともある[14] ． 

骨折の治癒過程の第 2 段階では，血腫に肉芽組織が形成され，その後，線維組織と軟

骨からなる柔らかい仮骨に徐々に置き換わっていく．その後，これらの細胞は，細胞

外基質と軟骨を生成する骨芽細胞や軟骨細胞に分化し，徐々に血腫を置換し骨折部の

隙間を埋めていく[13]．形成された仮骨によって初期安定性が得られても，この段階

では骨癒合過程はまだ完了していない． 

軟らかい仮骨は軟骨内骨化プロセスによって徐々に置換され，より硬くなり，最終

的に軟骨性仮骨は石灰化，吸収を経て繊維性骨組織に置き換わる[15]．骨折部位が修

復されると，繊維性骨組織は徐々に層状骨に置換され，最終段階であるリモデリング

期で骨治癒プロセスが終了する．リモデリングは，破骨細胞による硬い仮骨の吸収と，

骨芽細胞による層状骨の形成のバランスによって行われる[15]．最終的に骨の力学

的・生物学的機能を回復させることによって，このプロセスは終了する． 
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Fig. 1-3 Fracture healing process 
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1.1.3. 偽関節 

骨癒合過程において骨形成が上手く進まないと骨癒合が得られず偽関節となる．要

因としては生物活性によるものと力学的なものが考えられている．生物活性要因とし

ては，骨折部へ骨芽細胞を供給する血流や血管新生に影響する開放骨折，喫煙，荷重

負荷の遅れ，骨片のギャップ等が考えられ，一方，力学的な要因としてはスクリュー

折損，不適切な dynamization，リーミングなど過度の不安定性によるものが挙げられ

る[16-27]．偽関節の分類については血流不足により骨が成長しない Atrophic nonunion，

仮骨は形成されるが限定的である Oligotrophic nonunion，十分な血流があり過度の仮

骨が形成されるが骨癒合に至らない Hypertrophic nonunion（horse hoof），

Hypertrophic nonunion（elephant foot），骨片間に軟骨や繊維組織が形成されて偽関節

が形成される Pseudarthrosis の 5 種類ほどに分類[28, 29]されたりするが（Fig. 1-4），

生物活性が要因となる委縮性偽関節（Atrophic nonunion），力学的要因の肥厚性偽関節

（Hypertrophic nonunion）の２種類に大別される[30]．力学的に安定で生物活性があ

ると骨折部は癒合し，力学的に不安定で生物活性があると肥厚性偽関節となる．一方，

生物活性が無い場合は萎縮性偽関節となる（Table 1-1）． 

 



 

10 

 

 
Fig. 1-4 Five-classification of nonunion 

  

Atrophic Oligotrophic Hypertrophic
(horse hoof)

Hypertrophic
(elephant foot)

Pseudarthrosis

Callus

fibrous 
�ssue
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Table 1-1 Nonunion type and the factor 

  Biological activity 

  Active Inactive 

M
ec

ha
ni

ca
l 

st
ab

ili
ty

 Stable Union Atrophic 
nonunion 

Unstable Hypertrophic 
nonunion 

Atrophic 
nonunion 

 

 

1.1.4. 偽関節治療 

偽関節に陥ってしまうと，保存療法としては，低出力超音波パルス（low-intensity 

pulsed ultrasound: LIPUS）[31, 32]や体外衝撃波療法（extracorporeal shock wave 

therapy: ESWT）[33, 34]などを用いて骨癒合を促す方法がある． 

偽関節手術としては，主に次のような方法が用いられている（Fig. 1-5）． 

 

Dynamization 

大腿骨骨幹部骨折の髄内釘初期固定が static locking であった場合，通常，髄内釘の 

dynamization が最初の治療オプションとなる．この方法は，固定を静的から動的へと

変更し，偽関節部分を介しても荷重が伝達されるようにすることで，仮骨のリモデリ

ング，骨形成を促進し，骨折部の癒合を誘発する[35, 36] ．dynamization 後の骨癒合率

は 50%程度と報告されている[37, 38]． 
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髄内釘交換 

挿入済みの髄内釘を，径を上げたものなどと交換し，骨折部の安定を図る．髄内釘

交換は合併症が少なく，追加骨移植の必要性を回避できる可能性があり，全荷重負荷

と積極的なリハビリを可能にするとされている[39]．大腿骨骨幹部骨折の偽関節症で

は，再手術の 4 ヵ月後に 86％の骨癒合率が示されている[40]．Hak らは，髄内釘交換

の癒合率を 78.9％であるが，喫煙などの危険因子は成功率を 66％に低下させると報告

している[39]． 

 

骨移植 

骨折部に自家骨を移植し，力学的安定性の改善に加えて，生物学的環境の改善を促

す．自家骨移植は，骨形成に必要な特性（骨形成，骨伝導，骨誘導）を備えており，

低コストで，病気の伝播や移植片の拒絶反応もない[41, 42] ．海綿質自家骨移植の古典

的な採取部位は，腸骨稜，脛骨近位部，脛骨遠位部，および橈骨遠位部である． 

 

プレート追加固定 

初期固定に用いた髄内釘を残し，プレート固定を追加し，骨折部の安定を図る．主

に回旋不安定性が偽関節の発生に重要な要因であると考えられており，これはプレー

トの追加で対処できるとされる[43, 44]．Uengらは，髄内釘挿入術後に偽関節となった

症例に対し，髄内釘を抜かずにプレート追加と腸骨稜から摂取した骨移植を行い，17

人の患者すべてにおいて，合併症はなく，プレート追加後平均 7 か月で骨癒合を得た

と報告している[43]． 

 

創外固定 

円形創外固定具(Ilizarov 型固定具)もまた，大腿骨偽関節の治療に用いられてきたが，
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このタイプの固定具の主な役割は，感染性偽関節症の管理にあり[45, 46]，無菌性非結

合への使用は限定的で，主に一時的な固定のために用いられる[47]． 

 

 
Fig. 1-5 Re-operation for nonunion after an intramedullary nailing for femoral shaft 

fracture 

 

 

1.1.5. 髄内釘挿入術後の力学評価 

大腿骨骨幹部骨折に対しては髄内釘を用いた固定が行われ，良好な成績が得られて

いる一方で，偽関節症例も 3.1%-12.5%と報告されている[16, 17, 37, 48-50]．偽関節の

要因としては 1.1.3 で挙げたものが考えられているが，特にスクリュー折損，不適切な

dynamization，リーミングなどの力学的要因は，肥厚性偽関節症の要因と考えられて

いる[42, 51]． 

骨折部の仮骨形成に関しては仮骨のひずみの大きさで議論されることがあるが[52]，

Antegrade 
nailing

Dynamiza�on Exchange 
nailing

Bone gra�ing Plate 
augmenta�on

Remove

Exchange Gra� 
bone

Augmented 
plateRe-opera�on
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術後の固定性を定量評価する方法は確立されていない．また，骨癒合の評価方法，髄

内釘抜釘に関しても，レントゲン画像や CT 画像，臨床症状を参考に医師の主観的判断

に頼らざるを得ないのが現状である． 

髄内釘挿入術後の偽関節症例に対する治療についても，髄内釘交換に対してプレー

トの追加が同程度，あるいは優れているとの臨床報告はあるが[2, 53-55]，その力学的

な検討はされてきていない． 

 

1.1.6. 骨の力学的研究 

 骨の力学的な研究は 19 世紀ごろにはすでに行われており，von Meyer や Wolf らによ

って応力の方向と骨梁構造についての研究がなされていた[56]．コンピューターの登

場により数値解析が可能となると，Brekelmans の解析(1972)のように骨の有限要素解

析も行われるようになった[57]．ただし，この時点ではまだ数百要素の２次元のモデ

ルで，材料も均質である．1990 年代になると屍体骨を用いた力学試験により骨の密度

と物性値の換算式が得られるようになり[58-68]，また，コンピューター性能の飛躍的

な向上もあり，Computer Tomography（CT）データから骨形状を作製し，密度（CT 値）

に応じた不均質な材料特性を与える定量的 CT ベース有限要素解析（QCT/FEA）が行わ

れてきた．現在では，屍体骨を用いた力学試験とのバリデーションも多く報告され[44, 

69-89]，確立された手法となっている．しかしながら，これらの解析は生物活性の無

い新鮮凍結屍体を用いた妥当性検証試験を根拠に成り立っており，正常な骨または骨

折のリモデリングが終了した骨の評価に限定されていた．骨癒合過程の有限要素解析

を行うには，仮骨の材料特性が重要となるが，仮骨の密度-物性値の式はこれまで無く，

仮骨を正しく評価した解析は行われてこなかった． 

仮骨の物性値について，Shefelbine らはマイクロ CT と有限要素解析を用いてその値

を推測している[90]．また，Leong らは仮骨の部位とその材料特性をナノインデンテー
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ションの手法を用いて計測し，報告している[91]．しかしながら，いずれも CT ベース

有限要素解析を行うには密度-物性値のサンプルが十分でない．一方で Suzuki らによっ

て仮骨の CT 値とヤング率，降伏応力の関係式がそれぞれ導出され[92]，また骨癒合過

程の CT ベース有限要素解析の妥当性も検証された． 

 

 

1.2. 目的 

骨だけでなく仮骨にも CT ベースの材料特性を与え，CT ベース有限要素解析を行うこ

とで，骨癒合過程の力学評価に応用できると考えられる．本研究の目的は，術後偽関

節診断やリハビリテーションへの応用を目指し，定量的 CT ベース有限要素解析を用い

て，骨折後骨癒合状態の定量評価方法を検討することである．また，同手法を用いて，

現在偽関節手術として行われている髄内釘交換とプレート追加について力学的に検討

を行う． 

 

 

本論文は本章を含め，6 章で構成され，第 2 章以降は下記内容となる． 

第 2 章では本研究で用いている CT ベース有限要素解析のベースとなる解析モデルや

解析手法について説明を行う．大腿骨骨幹部骨折を受傷した患者 CT データから骨，仮

骨モデルを作製し，髄内釘，スクリュー，プレートなどはモデリングソフトで作製し

た形状データを用いた．骨，仮骨にはそれぞれ Matsuyama ら[68]，Suzuki ら[92]の式

を用い不均質な材料特性を割り当てた． 

第 3 章では骨折部仮骨に注目し，骨折後の骨癒合状態の定量化について検討した．骨

癒合状態が分かればリハビリテーションや偽関節診断などに有用であるが，現状は画

像所見等，主観的に判断されている．大腿骨骨幹部骨折後，髄内釘挿入術を施行した

患者の術後 6，12，15 か月の CT データを用い，CT ベース有限要素解析を行い，骨折
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部仮骨の引張破壊リスクを臨床，画像所見による骨癒合過程と共に検討を行った． 

第 4 章では髄内釘を抜釘したときの評価，検討を行った．髄内釘挿入術では骨癒合後

に抜釘することがあるが，その抜釘時期の判断は重要となる．第 3 章の術後 6，12，

15 か月のモデルそれぞれから仮想的に髄内釘を抜釘し，材料非線形解析を行い，抜釘

時の骨強度を評価した． 

第 5 章では第 3 章で検討した評価方法を用いて，偽関節手術法の力学的評価を行っ

た．髄内釘挿入術後，偽関節症に陥ると通常髄内釘の交換やプレートの追加といった

手術が行われる．臨床的には同程度，あるいはプレート追加の成績が優れているとの

報告があるが，力学的な検討はされていない．有限要素解析を用いて定量的に各偽関

節手術の評価を行った． 

第 6 章では本研究結果を総括する． 
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第 2 章  

定量的 CT ベース有限要素解析法 
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2.1. はじめに 

本章では第 3 章以降で用いる CT ベース有限要素解析のベースとなる解析モデルや解

析手法について説明を行う．大腿骨骨幹部骨折を受傷した患者 CT データから骨，仮骨

モデルを作製し，髄内釘，スクリュー，プレートなどはモデリングソフトで作製した

形状データを用いた．骨，仮骨にはそれぞれ Matsuyama ら[68]，Suzuki ら[92]の換算

式を用い不均質な材料特性を割り当てた．また材料非線形解析時の破壊モデルやシェ

ル要素の扱い等についても説明を行う． 

 

 

2.2. モデリング 

CT ベース有限要素解析には MECHANICAL FINDER version 11 Extended Edition（株式

会社計算力学研究センター，東京，日本）を用い，インプラント形状のモデリング，

表面形状データの修正には Metasequoia 4.7（株式会社テトラフェイス，東京，日本）

を用いた． 

 

2.2.1. セグメンテーション 

CT ベースモデリングのため，解析モデルは患者 CT データより構築する．CT データ

の各ボクセルから関心領域を抽出した．骨の領域は仮骨と区別して表面の皮質骨を十

分に拾える程度であった CT 値 800 HU で抽出し，一方，仮骨領域は仮骨表面との境界

に近かった CT 値 300 HU で抽出し，そこからマニュアルで修正を行った． 

また，髄内釘挿入術症例の解析のため金属が含まれ，CT 画像にアーティファクトが

生じる．アーティファクト部分は実際よりも CT 値が高く出て，CT ベースの材料特性

を与える際にヤング率等が実際よりも高いものとしてモデル化されてしまう．そのア

ーティファクトの影響を軽減するために物性値に上限を設定するが，上限値を皮質骨



 

19 

 

に合わせると，密度の低い海綿骨に対してはその上限値の効果が得られないため，大

腿骨，仮骨は海綿骨部分とそれ以外の部分の二つに領域分けして抽出した．Fig. 2-1 の

ように，骨（黄色），仮骨（赤），骨折線（青），アーティファクト海綿骨部（緑）に分

けて抽出を行った．領域抽出されたそれぞれの形状はボクセルデータを元に表面形状

が生成される． 

 
Fig. 2-1 Segmentation on CT image 

 

 

Bone 

Callus 

Fracture line 

Artifact 
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2.2.2. インプラントモデリング 

髄内釘(T2® femoral nail φ11 mm x L360 mm, Stryker Corp., Kalamazoo, Michigan, USA)

とプレート(LCP Plates 3.5, Synthes, Raynham, MA, USA)の形状データについては，メー

カー提供の STL データでは周方向の分割数が少ないなど形状データが粗かったため，

そのデータをベースに Metasequoia 4.7 を用いて作製した．髄内釘は中空構造となって

おり，骨形状とともにメッシュ生成を行うと中空部分に骨が埋まったモデルとなるた

め，中空部分，スクリューホールを別々にモデル化した（Fig. 2-2）．プレートについて

は，スクリューとプレートのねじ山がかみ合う部分が完全に一致することはなく，不

正なメッシュが生成される可能性がある．そのため，スクリュー固定する位置のプレ

ート側のねじ山を埋め，重なったスクリューのねじ山表面をプレートとスクリューの

境界としてモデル化した（Fig. 2-3）． 
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Fig. 2-2 Modeling for an intramedullary nail 
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Fig. 2-3 Modeling for a plate and its screw thread 

 

 

 

 

2.3. メッシュ生成 

有限要素モデルは四面体一次要素で構成される．MECHANICAL FINDER のメッシュ生

成は内部的に ANSYS ICEM CFD （ANSYS, Inc., Canonsburg, Pennsylvania, USA）を用いて
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おり，基準サイズ 3.0 mm，最小サイズは大腿骨は 1.5 mm，仮骨，骨折部，髄内釘は

0.75 mm，プレート，スクリューは 0.375 mm を設定しメッシュ生成を行った． 

 

2.3.1. メッシュコンバージェンス 

メッシュサイズの妥当性を確認するために，メッシュサイズを変えてひずみエネル

ギー総量の収束性を確認した．メッシュサイズは基準サイズと最小サイズの比を維持

したまま，基準サイズを 1.5 mm から 4.0 mm まで 0.5 mm ずつ変化させたモデルを作

製し（Fig. 2-4），同一条件で解析，評価を行った．横軸に解析モデルの要素数，縦軸に

ひずみエネルギー総量をプロットしたものが Fig. 2-5 である．一番細かい基準サイズ

1.5 mm のモデルに対して基準サイズ 3.0 mm のモデルは誤差-1.1 %となり，このメッ

シュサイズの妥当性が示された． 

 

 
Fig. 2-4 Mesh models with general mesh size (a) 2.0 mm, (b) 3.0 mm, and (c) 4.0 mm 
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Fig. 2-5 Mesh convergence testing 

 

 

 

2.4. 密度校正 

CT ベース有限要素解析を行う際，材料特性は屍体骨の実験で得られた密度から各物

性値への変換式を用いて算出する．そのためまず CT 値から密度値へと変換する必要が

ある．CT 値は水を 0，空気を-1000 と規定しているが，その値は環境や撮影条件，構

成関数に依存し，骨密度の較正を行う必要がある． 

 

2.4.1. 骨塩定量ファントムを用いた密度校正 

CT 値（Hounsfield Unit; HU）と骨密度の較正は，既知のハイドロキシアパタイト

（HA）相当密度𝜌𝜌HAのロッドが複数入った骨塩定量ファントムを患者と同時に撮影す

ることで行われる．本研究では QRM-BDC/3 Phantom（QRM Quality Assurance in 
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Radiology and Medicine GmbH, Möhrendorf, Germany）などを用いた．QRM-BDC/3（Fig. 

2-6）は 0，100，200 mg/cm3 HA 相当密度のロッドがあり，CT データのうち 10 スラ

イスを用いて CT 値-HA 相当密度の変換式を作成した（Fig. 2-7）．変換式により密度値

0 を下回る CT 値には密度 0 が割り当てられる． 

 

 
Fig. 2-6 QRM-BDC/3 Phantom 

 

 
Fig. 2-7 Density calibration with phantom 
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2.4.2. 骨塩定量ファントムのない CT データの密度校正 

骨塩定量ファントムと撮影を行っていなかった術度 6 か月の CT データについては，

骨塩定量ファントムで較正済みの術後 9 か月の CT データを用いて較正を行った．骨折

部から離れた部位での骨密度変化は小さいと仮定し，Fig. 2-8 のように複数点でサンプ

ル領域を設定し，較正を行った．これにより術後９か月の CT-HA 密度の換算式， 

 
𝜌𝜌HA(mg/cm3) =  0.740 CT value9M (HU) –  9.46 
 

術後９か月と６か月のサンプル点における CT 値の関係， 

 
CT value9M(HU)  =  0.999 CT value6M (HU) –  43.562 
 

より術後６か月の CT-HA 密度の換算式を得た． 

 
𝜌𝜌HA(mg/cm3) =  0.739 CT value6M (HU) –  41.696 
 

 

 
Fig. 2-8 Density calibration without phantom 
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2.5. 材料特性 

材料線形解析ではヤング率，ポアソン比，材料非線形解析ではそれに加えて，降伏

応力，臨界応力，接線係数，圧壊ひずみが用いられる．骨，仮骨と髄内釘，スクリュ

ー，プレートの Ti6Al4V は Table 2-1 のように設定を行った． 

2.5.1. 骨の実験式 

骨のヤング率𝐸𝐸𝐵𝐵𝐵𝐵𝐵𝐵𝐵𝐵，降伏応力𝜎𝜎y, Boneは HA 相当密度𝜌𝜌HA(g/cm3)として，Matsuyama

らの式， 

 

𝐸𝐸Bone(MPa) = 1530.6𝜌𝜌HA1.9213， 

𝜎𝜎y, Bone(MPa) = 116.64𝜌𝜌HA1.8952 

 

を用いた[68]．通常，密度から物性値への変換式は見かけ密度（apparent density）

で計測され，HA 相当密度から変換する必要があるが，Matsuyama らの式では HA 相

当密度として計測しているため，そのまま用いることができる．ヤング率下限値は

0.001Mpa とし，その要素の降伏応力を 1020MPa とし，塑性，破壊しないものとして

扱った．Bessho らのプロトコル[93]ではポアソン比は 0.3，臨界応力は降伏応力の 0.8

倍，接線係数はヤング率×0.05[94, 95]，また圧壊ひずみは皮質骨を用いた実験の平均

値が 11800 マイクロストレインであることから[96]，10000 マイクロストレインとし

ている．本研究でもこれらを採用した． 

 

2.5.2. 仮骨の実験式 

仮骨のヤング率𝐸𝐸Callus，降伏応力𝜎𝜎𝑦𝑦, Callusは Suzuki らの式， 

 

𝐸𝐸Callus(MPa) = 0.2391e8.00𝜌𝜌HA， 
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𝜎𝜎𝑦𝑦, Callus(MPa) = 30.49𝜌𝜌HA2.41 

 

を用いた[92]．仮骨は低密度領域のデータに限られ，骨形成が進み密度が高くなった

領域では骨の換算式を超えてしまう．そこで，そのような密度領域は成熟骨が形成さ

れたと考え，骨の式をヤング率上限とした（Fig. 2-9）． 

 

𝐸𝐸Callus(MPa)  =  �
0.2391e8.00𝜌𝜌HA  , 𝜌𝜌HA  ≤  1.1235 g/cm3 
1530.6𝜌𝜌HA1.9213 ,           𝜌𝜌HA  >  1.1235 g/cm3  

 

仮骨についてもヤング率下限値は 0.001MPa とし，その要素の降伏応力を 1020MPa と

した．臨界応力，応力緩和係数，圧壊ひずみについては骨と同じと仮定した． 

 

 
Fig. 2-9 HA equivalent density-Young’s modules relationship for callus 
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Table 2-1 Material properties 

 Bone Callus Ti6Al4V 

Young’s modulus 

(MPa) 

𝐸𝐸 =  1530.6𝜌𝜌HA1.9213 

 

*Lower limit: 0.001 MPa 

𝜌𝜌HA ≤  1.1235: 

𝐸𝐸 =  0.2391e8.00𝜌𝜌HA  

𝜌𝜌HA >  1.1235: 

E = 1530.6𝜌𝜌HA1.9213 

 

*Lower limit: 0.001 MPa 

113000 

Yield stress 

(MPa) 

𝜎𝜎y = 116.64𝜌𝜌HA1.8952 

 

*1020 for element with E 

= 0.001 MPa 

𝜎𝜎y = 30.49𝜌𝜌HA2.41 

 

*1020 for element with E = 

0.001 MPa 

909 

Critical stress 

(MPa) 
0.8 𝜎𝜎y 0.8 𝜎𝜎y 999 

Poisson’s ratio 0.3 0.3 0.315 

Tangent modulus 

(MPa) 
0.05 𝐸𝐸 0.05 𝐸𝐸 0.05 𝐸𝐸 

Crush strain 

(microstrain) 
10000 10000 100000 

 

 

 

2.6. 材料非線形解析 

2.6.1. 破壊モデル 

材料非線形解析時の破壊モデルの概略図を Fig. 2-10 に示す．横軸を要素のひずみ，

縦軸を要素の応力とする．圧縮側は二直線近似塑性で表し，各要素は次のように，塑
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性，圧縮破壊，引張破壊状態となる． 

Yield:   𝜎𝜎eq >  𝜎𝜎y  

Compressive failure:  |𝜀𝜀3| >  𝜀𝜀f   for yield element 

Tensile failure:  𝜎𝜎1 >  𝜎𝜎C  

 

要素はまず相当応力𝜎𝜎eqが降伏応力𝜎𝜎yを超えると，塑性状態となり，応力-ひずみ関係

の傾きが接線係数𝐸𝐸tなる．接線係数は弾性領域の Young 率より低く設定されており，

同じひずみを生じるのに必要な力は小さくなる．この時の相当応力は，金属には von-

Mises 相当応力， 

 

𝜎𝜎𝑉𝑉𝑉𝑉 =  �3𝐽𝐽2， 

 

骨，仮骨には Drucker-Prager 相当応力， 

 

𝜎𝜎𝐷𝐷𝐷𝐷 =
𝛼𝛼𝐼𝐼1 + �𝐽𝐽2
�1/3 − 𝛼𝛼

 

 

を用いた[97]．ここで，最大，中間，最小主応力をそれぞれ𝜎𝜎1，𝜎𝜎2，𝜎𝜎3とし， 

 

𝐼𝐼1 = 𝜎𝜎1 + 𝜎𝜎2 + 𝜎𝜎3 

𝐽𝐽2 =
1
6

[(𝜎𝜎1 − 𝜎𝜎2)2 + (𝜎𝜎2 − 𝜎𝜎3)2 + (𝜎𝜎3 − 𝜎𝜎1)2] 

 

である．また，Drucker-Prager 相当応力の係数𝛼𝛼は 0.07 とした[98]． 

塑性した要素の最小主ひずみの絶対値|𝜀𝜀3|が圧壊ひずみ𝜀𝜀fを超えると，その要素は圧

縮破壊となり剛性がほぼ 0 となる． 

一方引張側は，最大主応力𝜎𝜎1が臨界応力𝜎𝜎cを超えると，その要素は引張破壊となり最

大主応力方向の剛性がほぼ 0 となる． 
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Fig. 2-10 Failure model in material nonlinear analysis 

 

 

2.6.2. 材料非線形計算方法 

材料非線形解析時は，設定された解析ステップごとに増分解析を行い，塑性，破壊

要素が生じるとそのステップ以降 Newton-Raphson 法による収束計算を行う（Fig. 

2-11）．本研究では変位制御で材料非線形解析を行うため，収束計算では各ステップの

設定値までの変位増分が与えられ，最初はその時点での剛性によって内力，荷重が求

められる．その次からは要素塑性，破壊で生じた不釣り合い力により繰り返し計算が

行われる．この計算を塑性，破壊要素数が収束するまで，あるいは繰り返し上限数ま

で行う． 

 

Equivalent stress 𝝈𝝈𝐞𝐞𝐞𝐞  > 
Yield stress 𝝈𝝈𝐲𝐲  

Maximum principal stress 𝝈𝝈𝟏𝟏  > 
Critical stress 𝝈𝝈𝐜𝐜 

Minimum principal strain |𝜺𝜺𝟑𝟑| > 
Crush strain 𝜺𝜺𝐟𝐟 

Plastic Compressive 
failure 

Tensile 
failure 

Tensile 
direction 

Compressive 
direction 

𝜎𝜎 

𝜀𝜀 
Slope: Young’s Modulus 𝑬𝑬 

Slope: Tangent Modulus 𝑬𝑬𝐭𝐭 
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Fig. 2-11 Newton-Raphson method for displacement control 

 

 

 

2.7. シェル要素 

骨の CT ベース有限要素解析では，モデル表面の応力分布を計測する目的の他，CT 解

像度により解析モデルに表現しきれない（Partial Volume Effect）薄い皮質骨を表現す

るためや，骨折線の評価を行うために，モデル表面に２次元のシェル要素を用いるこ

とがある[71, 88, 99]．本研究では材料非線形解析時に骨折線を評価するためにシェル

要素を用いた．シェル要素の物性値については，皮質骨のヤング率を示した文献より

[94, 100]，Bessho らは 10 Gpa を下限値に設定し，シェルの厚さはその時の CT 解像度

Specified displacement 
increment

Last solu�on point

Solu�on point
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0.4 mm と設定している[99]．しかし本モデルにて CT ベースで換算されたヤング率は

健側で最大値 3.2 Gpa であった．実際に強度評価の解析を行うと Fig. 2-12 のようにシ

ェル未使用のモデルに対してヤング率 10 Gpa を与えたモデルでは強度が２倍近くにな

り，シェル要素の強度への寄与が非常に大きかった．そこで本研究では皮質骨密度分

布のピーク付近である密度 1000 mg/cm3 をシェル要素の密度下限値として設定した

（Fig. 2-13）． 

 

 
Fig. 2-12 Displacement-load curve for models without shell element, with lower Young’s 

modulus limit of 10 Gpa and lower density limit of 1000 mg/cm3 
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Fig. 2-13 Density histogram and lower density limit for shell element 

 

 

 

2.8. 小括 

本章では次章より用いる定量的 CT ベース有限要素解析のモデリング，解析手法につ

いて説明した．本モデルの特徴的な点は，骨だけでなく仮骨も CT 画像から形状抽出し

てモデル化し，その材料特性を CT 値（密度）から求めた不均質材料としているところ

である．また，CT 値からの密度較正，解析メッシュサイズ，材料非線形の収束など，

解析モデルの妥当性検証を行った． 
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第 3 章  

術後骨癒合過程の力学的評価 
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3.1. はじめに 

本章では髄内釘挿入術後の骨癒合状態，不安定性を定量評価することを目的に，骨

折部仮骨の引張破壊リスクに注目した．骨癒合状態が分かればリハビリテーションや

偽関節診断などに有用であるが，現状は画像所見等，主観的に判断されている．大腿

骨骨幹部骨折後，髄内釘挿入術を施行した患者の術後 6，12，15 か月の CT データを

用い，CT ベース有限要素解析を行い，骨折部仮骨の引張破壊リスク，骨折部における

骨片同士の動き等を臨床，画像所見による骨癒合過程と共に検討を行った． 

 

 

3.2. 症例 

3.2.1. 受傷，手術 

対象は 51 歳男性で，バイク走行中に対向車と接触し転倒，受傷した．救急搬送され，

左大腿骨骨幹部骨折を認めた．Fig. 3-1 は受傷後のレントゲン画像と CT モデルである．

同日，髄内釘（T2® femoral nailφ11 mm x L360 mm, Stryker Corp., Kalamazoo, Michigan, 

USA）を用いて緊急手術が行われた（Fig. 3-2）．固定は近位横止めスクリュー３本

（55mm，45mm，40mm），遠位横止めスクリュー２本（40mm，45mm），前後方向

の anteroposterior（AP）スクリュー１本（40mm）を用いた． 
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Fig. 3-1 Radiographs and CT model after injury 
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Fig. 3-2 Operation plan and postoperative radiographs 

 

 

3.2.2. 術後経過 

術後のリハビリは，術後 4週間まで 1/2 荷重，その後は全荷重で行われた．術後 6ヶ

月時点では，仮骨は形成されているものの連続性は認められず，肥厚性偽関節が疑わ

れた．その後，保存治療（衝撃波＋低出力超音波パルス）が選択され，骨癒合は進み，

術後 15 か月時点では骨癒合が認められた（Fig. 3-3）． 
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Fig. 3-3 Radiographs (a) immediately after surgery, (b) 6 months postoperatively, (c) 12 

months postoperatively, (d) 15 months postoperatively 

(a) 

(c) 

(b) 

(d) 
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3.3. CT 撮影 

CT 撮影は Aquilion One（キヤノンメディカルシステムズ株式会社，栃木，日本）を

用い，管電圧 120kV，管電流 273mA で撮影し，再構成関数 FC30，スライス厚 0.5 mm，

ピクセルサイズ 0.45 mm の解像度で出力された．骨塩定量ファントムには QRM-BDC/3 

Phantom（QRM Quality Assurance in Radiology and Medicine GmbH, Möhrendorf, Germany）

あるいは B-MAS200（株式会社京都科学，京都，日本）を用い，密度較正を行った． 

 

3.4. 解析モデル 

有限要素解析モデルを術後 6，12，15 か月の CT データより作製した．2.1 節で述べ

たように作製し，大腿骨，仮骨，髄内釘，スクリュー，アーティファクト部から構成

される（Fig. 3-4）．作製した髄内釘，スクリューの形状データは，CT データの位置に

合わせて設置した．髄内釘のスクリューホールとスクリューとの間は，実際のように

クリアランスを設けている（Fig. 3-5）．アーティファクト部分の密度上限値を設定する

ため，大腿骨と仮骨は海綿骨アーティファクト部とそれ以外の領域に分けてモデル化

される（Fig. 3-6）．メッシュ生成後，術後 6，12，15 か月の要素数はそれぞれ，

3116155，3463307，3118333 であった． 

物性値は髄内釘，スクリューは Ti6Al4V とし，Table 2-1 のように設定したが，材料

線形解析のため使われているのはヤング率とポアソン比となる．骨，仮骨については

評価のために降伏応力，臨界応力を用いている．CT ベースより割り当てられた骨，仮

骨のヤング率分布を示したものが Fig. 3-7 である．アーティファクト部分については，

健側の海綿骨，皮質骨の密度分布（Fig. 3-8）より，それぞれ 600 mg/cm3，1500 

mg/cm3を密度上限値として設定した． 

接触条件は，大腿骨/仮骨-髄内釘，髄内釘-スクリュー間に設定し，摩擦係数は 0.0 と

した．大腿骨-スクリュー，大腿骨-仮骨間は固着条件とした． 
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Fig. 3-4 Finite element model for 6M, 12M, and 15M postoperatively 
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Fig. 3-5 Clearance between screw and screw hole of nail 

 

 

 
Fig. 3-6 Artifact region of cancellous bone (green) 
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Fig. 3-7 Young’s modulus distribution of bone and callus 
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Fig. 3-8 Density distribution of cortical and cancellous bone on the healthy side 

 

 

3.5. 境界条件 

3.5.1. 軸荷重 

大腿骨の軸でよく使われる，骨頭中心と膝関節中心を通る機能軸を設定した．遠位

端を完全拘束し，歩行中股関節にかかる関節反力が体重の 3 倍前後[101, 102]であるこ

とから，骨頭中心に体重の３倍の荷重（300 %BW），1911 N を機能軸方向に与えた

（Fig. 3-9(a)）．荷重方向は大腿骨が変形しても，常に機能軸方向を向くように設定し

た． 

 

3.5.2. 歩行中最大荷重 

日常動作を考えると，単純な軸荷重ではなく筋力などにより回旋などが加わること
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が考えられるため，歩行中骨頭にかかる荷重が最大となる瞬間の関節反力と筋力を設

定し解析を行った．歩行中の力学状態については，Heller らが計測機能付きのステム

から取得した関節反力と，床反力より逆動力解析により Bergmann の大腿骨座標系

（Fig. 3-10）[102]にて求めている（Table 3-1）[103]．Bergmann はステムの軸を用い

て z’軸を定義しているが，ここでは大腿骨近位軸と頚部軸との交点（交差しない場合

は頚部軸を冠状面に投影した交点）と，膝関節中心を結ぶ線で定義した．X’軸は内外

顆の後縁を結んだ線で定義される．この座標系で得られている関節反力，筋力を本モ

デルの座標系，体重に合わせて設定した（Fig. 3-9 (b)）．骨頭に(1)Hip contact と

(2)Intersegmental resultant の合力 2019 N，(3)Abductor,，(4)Tensor facia latae, proximal 

part，(5)Tensor facia latae, distal part の合力 666 N を大転子に，(6)Vastus lateralis，

603 N をその付着部に与えた．遠位端は骨のしなりを許容するように軟骨を模した固

定子（ヤング率 20 MPa，ポアソン比 0.3）で支え，その固定子の遠位面を完全拘束し

た．大腿骨と固定子の境界は固着条件とした．また，機能軸上の骨頭一点は機能軸方

向以外を拘束している． 
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Fig. 3-9 Boundary conditions (a)axial load, (b)maximum load during gait cycle 
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Fig. 3-10 Bergmann’s femoral coordinate 
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Table 3-1 Joint reaction force and muscle forces at maximum load during gait cycle in 

Bergmann’s femoral coordinates 

Force(%BW) x’ y’ z’ 

(1) Hip contact -54.0 -32.8 -229.2 

(2) Intersegmental resultant -8.1 -12.8 -78.2 

(3) Abductor 58.0 4.3 86.5 

(4) Tensor facia latae, proximal part 7.2 11.6 13.2 

(5) Tensor facia latae, distal part -0.5 -0.7 -19.0 

(6) Vastus lateralis -0.9 18.5 -92.9 

 

 

3.6. 評価方法 

有限要素解析でよく評価に用いられる応力の他，引張破壊リスク，骨片間の距離変

化についても評価を行った． 

3.6.1. 引張破壊リスク 

過去の文献より，骨折部の適度な圧縮が骨癒合にはよいことが示唆されており[104, 

105]，特に強度へ寄与すると考えられる骨片間の仮骨領域の引張破壊に注目した．引

張破壊については 2.5 節で述べたように最大主応力𝜎𝜎1が臨界応力𝜎𝜎cを超えたときに生じ

る．そこで，要素の引張破壊リスクを 

 

Tensile Failure Risk =  𝜎𝜎1/𝜎𝜎c 

 

と評価した．そして，骨片間仮骨領域（Fig. 3-11）の内，引張破壊リスクが１以上の
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要素体積比を引張破壊体積率 

 

Tensile Failure Ratio =  
Element volume with tensile failure risk ≥ 1

Volume of callus between bone fragments
 

 

として評価に用いた． 

 

 
Fig. 3-11 Callus region for the tensile failure ratio 

 

 

3.6.2. 骨片間距離変化 

荷重時の骨片の不安定性を評価するために，Fig. 3-12 のように骨折部付近の近位骨片

と遠位骨片の相対変位を内側（A-B），外側（C-D）で計測した． 
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Fig. 3-12 Measured points (medial: A and B, lateral: C and D) for distance between bone 

fragments 

 

 

3.7. 結果 

3.7.1. 引張破壊リスク 

Fig. 3-13，Fig. 3-14 は軸荷重時，歩行中最大荷重時それぞれの仮骨の引張破壊リスク

が 1 以上の要素を示している．軸荷重時，歩行中最大荷重時とも同傾向で，術後 6 か

月では骨折部に広がっていた引張破壊リスクのある要素は，術後 12 か月では骨折部の

外側に限定され，術後 15 か月ではほぼ無くなった．モデル化した仮骨の遠位では，骨

折部と離れているにもかかわらず，仮骨表面に引張破壊リスクのある要素が生じてい
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るが，これは CT ベースの物性値を与えているためモデル表面で CT 値が低くなりやす

く，ヤング率，臨界応力も低くなるためである． 

Fig. 3-15 は軸荷重時の荷重に対する引張破壊体積率の変化，Fig. 3-16 は歩行中最大荷

重時の関節にかかる荷重に対する引張破壊体積率の変化である．術後(a)６か月，(b)１

２か月，(c)15 か月に対し，それぞれ内外側の領域に分けて計測を行い，内側の引張破

壊体積率は薄い灰色，外側は濃い灰色で示す．軸荷重では体重 3 倍荷重時に 11.4 %の

体積に，歩行中最大荷重では 11.6 %の体積に引張破壊のリスクがあった．いずれも外

側で引張破壊リスクのある割合が高かったが，軸荷重では内側が全体の 22 %であるの

に対し，歩行中最大荷重時では 29 %と内側の割合が高かった． 

引張破壊体積率の時間変化を見たものが Fig. 3-17，Fig. 3-18 である．Fig. 3-13，Fig. 

3-14 で見られるように，内側から引張破壊リスクが低減し，6，12，15 か月後で，軸

荷重では 11.4 %，3.4 %，0.7 %，歩行中最大荷重時では 11.6 %，2.6 %，0.5 %と減少

した． 
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Fig. 3-13 Elements with tensile failure risk ≥ 1 (axial load of 300% BW). (a) 6M, (b)12M, 

(c) 15M 

 

 

 
Fig. 3-14 Elements with tensile failure risk ≥ 1 (maximum load during gait cycle). (a) 6M, 

(b)12M, (c) 15M 
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Fig. 3-15 Load change in tensile failure ratio (axial load of 300%BW) 

 

 
Fig. 3-16 Load change in tensile failure ratio (maximum load during gait cycle) 
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Fig. 3-17 Tensile failure ratio at 6, 12, and 15 months after the surgery (axial load) 

 
Fig. 3-18 Tensile failure ratio at 6, 12, and 15 months after the surgery (maximum load during 

gait cycle) 
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3.7.2. 骨片間距離変化 

荷重前後の骨折部付近における近位，遠位骨片の距離変化（Fig. 3-12 の内側 A-B，外

側 C-D 間）を計測したものがそれぞれ軸荷重時 Fig. 3-19，歩行中最大荷重時 Fig. 3-20

である．(a)，(b)，(c)はそれぞれ x, y, z 成分を計測したものであり，遠位骨片に対して

近位骨片が(a)はマイナスだと内側，プラスだと外側，(b)はマイナスだと前方，プラス

だと後方，(c)はマイナスだと遠位，プラスだと近位に移動していることを意味する．

(d)は計測した２点間の距離変化である．軸荷重では(a)，(b)の図より内外側の計測点

とも内側，後方へと移動しており，骨片全体が移動している．一方で歩行中最大荷重

時では，内側計測点は内側後方，外側計測点は外側前方へと移動しており，外側骨片

に対して内旋していることが分かる． 
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Fig. 3-19 Relative displacement between the bone fragments at the fracture site (axial 

load of 300%BW) 
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Fig. 3-20 Relative displacement between the bone fragments at the fracture site 

(maximum load during gait cycle) 

 

 

3.7.3. インプラントに生じる応力変化 

髄内釘，スクリューの相当応力分布を図示したものが Fig. 3-21，Fig. 3-22 であり，い

ずれも髄内釘の応力は時間とともに軽減していた．不安定性のある骨折治療は Load-

bearing による固定法が選択されるが，骨癒合が進むに連れて骨も荷重を担うようにな

り，Load-bearingからLoad-sharingへと移行する[106, 107]．仮骨強度が上がり，Load-

sharing へと変化を数値的にも示すために，髄内釘，近位，遠位スクリューの平均相当

応力を評価した（Fig. 3-23，Fig. 3-24）．軸荷重，歩行中最大荷重とも，術後時間経過
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に伴って髄内釘，近位，遠位スクリューのいずれも平均相当応力が減少していた． 

一方，骨，仮骨については，骨癒合とともに荷重を支えるようになり，特に骨折部

付近で応力が上昇すると考えられる．骨，仮骨の相当応力分布の断面図を見たものが

Fig. 3-25，Fig. 3-26 である．断面は，近位３番目のスクリュー軸上の２点と遠位１番目

のスクリュー軸上の１点からなる面を，骨折部の髄内釘中心に平行移動した面を表示

している．軸荷重，歩行中最大荷重とも，時間経過とともに，内外側とも骨折部付近

の応力が高くなっている．骨，仮骨について平均相当応力を計測したものが Fig. 3-27，

Fig. 3-28 である．骨については骨折部付近の変化の影響が少なく微増であるが，仮骨

では時間経過とともに応力が増加していた． 
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Fig. 3-21 Equivalent stress distribution of the nail and screws (axial load) 
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Fig. 3-22 Equivalent stress distribution of the nail and screws (maximum load during gait 

cycle) 
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Fig. 3-23 Average equivalent stress of nail, proximal screws, and distal screws (axial load) 

 

 
Fig. 3-24 Average equivalent stress of nail, proximal screws, and distal screws (maximum 

load during gait cycle) 
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Fig. 3-25 Cross section of equivalent stress distribution of bone and callus (axial load) 
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Fig. 3-26 Cross section of equivalent stress distribution of bone and callus (maximum 

load during gait cycle) 
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Fig. 3-27 Average equivalent stress of bone, and callus (axial load) 

 

 
Fig. 3-28 Average equivalent stress of bone, and callus (maximum load during gait cycle) 

 

  

0

0.5

1

1.5

2

2.5

bone callus

Av
er

ag
e 

eq
ui

va
le

nt
 st

re
ss

 (M
Pa

) 6M 12M 15M

0

0.5

1

1.5

2

2.5

bone callus

Av
er

ag
e 

eq
ui

va
le

nt
 st

re
ss

 (M
Pa

) 6M 12M 15M



 

65 

 

3.8. 考察 

3.8.1. 骨癒合過程の仮骨評価の可能性 

本研究の対象は術後 6 か月時点での引張破壊体積率をみると，軸荷重，歩行中最大荷

重時とも 11 %ほどが引張破壊するリスクがあり，同部位において骨癒合に至らない可

能性が危惧され，レントゲン画像，CT 画像による画像所見でも偽関節が懸念されてい

た．しかしながら，実際は時間経過とともに特に内側から引張破壊リスクが下がり，

15 か月時点ではほとんど仮骨破壊が生じない結果となった．仮骨形成が認められるレ

ントゲン画像の所見とも一致しており，骨癒合の程度を定量的に評価できる可能性が

示された．骨癒合と共に髄内釘，スクリューに生じる応力は減少し，形成され密度が

高くなった仮骨部分（Fig. 3-29）へと荷重分散されていくことも確認された． 

今後，症例数を増やし，最終的に偽関節に至った症例，骨癒合に至った症例の引張

破壊体積率を比較検討することによって，偽関節に至る引張破壊体積率のカットオフ

値や変化率を求めることが期待される． 
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Fig. 3-29 Cross section of callus density distribution 

 

 

3.8.2. リハビリテーション，偽関節手術判断への応用 

偽関節に陥るカットオフ値が導出されれば，髄内釘挿入術後早期に同様の解析を行

うことでリハビリテーションプログラムの作成や，早期偽関節の予後判定，偽関節手

術施行の決断が可能となる．今回の症例では歩行を模擬した解析において 11 ％程度の

引張破壊リスクが存在した．その一方で，荷重を減少することによって当然引張破壊

リスクは減少した．通常，血管新生による骨癒合促進や筋委縮などの機能障害を防ぐ

ために髄内釘挿入術後早期荷重が推奨されている[108-110]．しかしながら，骨折の粉

砕の程度，患者の体重等の患者要因によって，術後リハビリテーションプログラムを

変更すべきである．今後，CT ベース有限要素解析を用いることによって偽関節に至ら

ないリハビリテーションプログラムを計画することができるかもしれない． 
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一方，偽関節の診断，偽関節手術は最初の髄内釘挿入術後，時間経過してからレン

トゲン画像，CT 画像によって判断されている．骨癒合が得られるまで平均 27 週ほど

かかり，長い症例では 80 週ほどを要し[111]，偽関節の診断を行うには同程度の時間

が必要となる．髄内釘挿入術後早期に有限要素解析によって偽関節に陥る可能性が判

定できれば，早期に偽関節の診断，偽関節手術を行うことができる． 

偽関節手術を行う際の術式決定には，カットオフ値が明確でなくても，術式間の相

対評価で十分と考えられる．術式決定には感染リスク，手術難易度などの検討に加え

て，力学的安定性の向上を得る必要があるが，経験による判断でなく，有限要素解析

によって示すことが期待される． 

 

3.8.3. 骨片の動きと骨癒合への影響 

骨片間の相対変位では軸荷重では遠位骨片に対して近位骨片が内側，後方へと移動

していたが，歩行中最大荷重では内旋が加わっていた．引張破壊体積率では両者で大

きな違いはなかったが，骨片の動きは異なっており，より日常動作でかかる荷重に近

い歩行中最大荷重での評価は必要と考えられる． 

歩行中最大荷重時の骨片間の相対変位（Fig. 3-20）を見ると Z 成分（頭尾側方向）は

外側で骨片間が開いており，内側の変位量が時間経過とともに減少している．引張破

壊体積率の変化（Fig. 3-18）を見ても，圧縮されている内側から骨形成が進み，その

結果回旋や圧縮方向の動きが減少していると考えられる．一方外側では骨片間距離が

広がる傾向は骨形成が進んだ 15 か月時点でもほとんど変化がない．これは，骨形成

にはある程度の圧縮は悪影響を及ぼさないが，引張は阻害することを示していると考

えられる．Claes らは Merino 羊を用いた実験で血管再生，骨形成には引張，せん断よ

りも圧縮がよいと報告している[104]．日常動作の多くにおいて，骨頭にかかる関節反

力[103]と外転筋群によるモーメントを考えると，骨幹部骨折の外側は骨片が開く方向
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に力がかかると考えられる（Fig. 3-30）．より早期に骨癒合を得るためには，外側の固

定性が重要となる可能性もあり，外側へのプレート追加固定が有効になるかもしれな

い．実際，髄内釘交換よりもプレート追加の方が高い骨癒合率を得られると Medlock

らは報告している[112]．髄内釘交換とプレート追加については第 5 章で力学的に検証

する． 

 

 
Fig. 3-30 Tensile force on lateral side 

 

 

3.8.4. Load-sharing への移行 

髄内釘は荷重負荷を担う load-bearing デバイスであり，大腿骨骨幹部骨折ではその機

能を回復する，早期リハビリテーションを可能とするため Load-bearing による固定法
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が選択される．その後，骨癒合が進むにつれて骨も荷重を担うようになり，Load-

bearing から Load-sharing へと移行する（Fig. 3-31）[106, 107]．本症例においても，

時間経過して骨癒合が進むにつれて，インプラントの応力は低下していき，骨，特に

仮骨の応力が上昇しており，load-sharing へと移行していく様子が確認された．骨癒合

前は骨折部で骨の連続性が絶たれ，軸方向の圧縮を髄内釘のみで支えているが，骨癒

合に伴い骨も圧縮に抵抗するようになると，その分髄内釘の応力が軽減される．骨癒

合後であっても，髄内釘は皮質骨に対して一桁以上ヤング率は高いため，Fig. 3-23，

Fig. 3-24 で見られるように髄内釘の応力は大きくは減少せずに，大部分は髄内釘によ

って荷重伝達されている． 

 

 
Fig. 3-31 Load-bearing and Load-sharing 
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3.9. 小括 

本章では，大腿骨骨幹部骨折受傷後，髄内釘挿入術を施行した患者の術後 6，12，15

か月の CT データを用い，定量的 CT ベース有限要素解析によって術後骨折部の骨癒合

状態や不安定性の定量評価をできないか検討を行った．得られた結果は以下の通りで

ある． 

 

1) 荷重条件について，単純な軸荷重と，歩行中関節反力が最大となる瞬間の関節反

力，筋力を用いた．応力等の傾向は似ているが，骨片の動きでは，軸荷重では内

外転のみであったのに対し，歩行中最大荷重時では回旋を伴っており，日常動作

に則した条件で解析することが重要である． 

2) 本症例では 15 か月時点で骨癒合が得られたと考えられるが，引張破壊体積率を

用いた評価は，そのレントゲン，CT 画像，臨床から得られる骨癒合状態と一致

しており，主観的判断ではなく，定量的に骨癒合状態を評価できる可能性が示さ

れた．偽関節手術法の比較など，力学的な点からも比較検討することが可能にな

ると考えられる．さらに，偽関節に陥るカットオフ値が求められれば，リハビリ

テーションプログラム作成や，偽関節早期診断などへの応用が期待される． 

3) 骨片間の動きは圧縮方向に働く内側から減少していた．羊を用いた実験では骨折

部の引張は骨癒合を阻害し，適度な圧縮がよいとされているが，本症例でも確認

された．骨片の動きを評価することで引張力の働く外側の固定が重要と考えられ，

外側のプレート追加が有効と考えられる． 

4) 相当応力の評価では骨癒合が進むにつれ髄内釘，スクリューの応力が下がり，特

に骨折部付近の仮骨の応力が上昇していた．骨癒合と共に，インプラントが荷重

を支える load-bearing から，骨が荷重を担うようになる load-sharing へと移行す

るとされているが，有限要素解析によってその現象を確認できた． 
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第 4 章  

抜釘時骨強度の時系列変化 
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4.1. はじめに 

本章では髄内釘抜釘の判断に CT ベース有限要素解析を応用できないか検討を行った．

髄内釘挿入術では骨癒合後に抜釘することがあるが，その抜釘時期の判断は重要とな

る．第 3 章の術後 6，12，15 か月のモデルそれぞれから仮想的に髄内釘を抜釘し，材

料非線形解析を行い，抜釘時の骨強度を評価した．患側が骨癒合によって健側程度の

強度に達すれば抜釘可能と判断し，評価を行った． 

 

 

4.2. 解析モデル 

4.2.1. 抜釘モデル 

第 3 章で作製した術後 6，12，15 か月後の各解析モデルから仮想的に髄内釘を抜釘

（Fig. 4-1）したモデルを作製した．髄内釘，スクリューのあった場所は空洞としてモ

デル化されている．Fig. 4-2 に術後 6，12，15 か月後の抜釘モデルを示す．要素数は，

同じメッシュを利用しているがインプラントの分少ないため，それぞれ 1930825，

2262197，2024897 であった． 

材料特性は Table 2-1 を用い，第 2 章で述べた厚さ 0.4 mm，下限密度 1000 mg/cm3の

シェル要素を骨表面に設定した．仮骨についてもシェル要素を設定したが，骨折線評

価のためにのみシェルを用いるため，強度を増さないように厚さ 0.001 mm，隣接する

四面体の物性値を用いた． 
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Fig. 4-1 Nail removal 

 



 

74 

 

 
Fig. 4-2 Nail-removed models and healthy side model 

 

 

4.2.2. 健常側モデル 

抜釘の判断基準とするために，健側（術後 9 か月時点）大腿骨をモデル化した（Fig. 

4-2 右）．こちらは大腿骨だけからなり，要素数は 404993 であった．骨の四面体要素，

シェル要素の物性値は同様に与えている． 

 

 

4.3. 境界条件 

境界条件は，遠位端は骨のしなりを許容するように軟骨を模擬した軟らかい材料
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（ヤング率 20 MPa，ポアソン比 0.3）を介して完全拘束し，骨頭にロードセル

（Ti6Al4V）をモデル化し，回転を許すようロードセル上の１点に機能軸方向の変位を

与えた． 

 

 
Fig. 4-3 Boundary condition 

 

 

4.4. 評価方法 

材料非線形解析を行い，各ステップで十分に塑性，破壊要素が落ち着くように，1 ス

テップ 0.2mm の変位増分，さらに 1 ステップあたりの Newton-Raphson 法による繰り

返し上限数を 10 とした．強制変位部分の外部拘束力より働いている荷重を求め，変位
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-荷重曲線のピーク値より骨強度を評価した[74, 85, 88, 89]（Fig. 4-4）．また破壊したシ

ェル要素から骨折部の評価を行った． 

また，応力分布の評価を塑性，破壊要素の生じていない弾性領域で行った．骨形成

により荷重伝達が変われば，応力分布にも変化が生じると考えられる． 

 

 
Fig. 4-4 How to determine strength 

 

 

 

4.5. 結果 

4.5.1. 抜釘時骨強度 

術後 6，12，15 か月と健側の変位-荷重曲線を描いたものが Fig. 4-5 である．骨強度

は時間とともに 212，2570，3385 N と上昇し，術後 15 か月では健側の 2766 N を超え

ていた（Fig. 4-6）．弾性領域で計測した剛性も 141，277，334 N/mm と健側の 346 

N/mm と同程度まで上昇した（Fig. 4-7）． 
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Fig. 4-5 Displacement-load curves at 6, 12, and 15 months postoperatively and on the 

healthy side strength 
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Fig. 4-6 Strength at 6, 12, and 15 months postoperatively and the healthy side strength 

 

 
Fig. 4-7 Stiffness at 6, 12, and 15 months postoperatively and the healthy side stiffness 
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4.5.2. 破壊要素 

破壊後（Fig. 4-5 の(a)-(d)点）の変形図，シェル要素の破壊を示したものが Fig. 4-8 で

ある．赤い要素は圧縮破壊要素を表し，青い線は引張破壊した要素の引張破壊方向と

直交する方向に表示されている．術後 6 か月，12 か月では骨折部から破壊が生じてい

たが，術後 15 か月では健側同様に近位部で破壊が生じていた．また，術後 6 か月では

近位骨片が軸方向に沈み込むような変形をしたが，術後 12，15 か月では，破壊するま

で，大腿骨全体がしなるような変形の仕方であった． 

 

 
Fig. 4-8 Compressive and  tensile failure shell element of each model 
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4.5.3. 応力分布 

弾性領域での骨，仮骨の相当応力断面図を示したものが Fig. 4-9 である．断面は Fig. 

3-25 と同じである．術後 6 か月では仮骨部，遠位骨片では内側に応力が高く出ていた

が，術後 12，15か月では遠位骨片でも骨折部付近外側に高い応力が見られ，健側の応

力分布に近づいていた．Fig. 4-10 は体重 10 %荷重時の骨，仮骨の平均相当応力分布で

ある．術後時間経過とともに仮骨に生じる応力が上昇していることが分かる． 

 

 
Fig. 4-9 Cross section of equivalent stress at  elastic region 
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Fig. 4-10 Average equivalent stress at 10 % Bodyweight axial load 

 

 

4.6. 考察 

4.6.1. 髄内釘抜釘基準 

本症例では術後 15 か月にて健側の強度を超え，破壊も骨幹部の骨折部で生じなかっ

たため，髄内釘抜釘可能と考えられる．骨折固定に用いられた髄内釘は医師のすすめ，

痛み，機能障害などの理由で抜釘される[113]．抜釘時期が早すぎると骨形成が不十分

で強度が足らずに骨折に至る可能性があり，遅すぎるとインプラントが骨とより結合

し抜釘時に骨折するリスクが高くなる．抜釘時期はレントゲン画像や CT 画像から医師

の主観的判断によって決定されているが，有限要素解析を用いた本方法では基準を明

確化できる．本研究では健側強度を基準としたが，患者個々の生活強度に合わせた強

度を基準とすることも考えられる．有限要素解析を用いることで，適切な抜釘時期を

予測することができるとともに，抜釘後の荷重負荷コントロールが可能になると考え

られる． 
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強度だけでなく，剛性も時間とともに上昇しており，弾性領域での相当応力でも時

間とともに仮骨に生じる応力に上昇がみられた．第 3 章で評価した，引張破壊リスク

や骨片間変位が時間とともに低減していたことと同様に，骨形成が進み，Load sharing 

が得られていたことを示している． 

 

4.6.2. アーティファクトの影響 

本章の解析では髄内釘が挿入された CT データを用い，モデル作製時に髄内釘を仮想

的に抜釘しており，アーティファクトの影響が残ることが考えられる．Matsuura らは

屍体骨の橈骨プレート固定モデルにて，プレートがあるまま CT 撮影し仮想的に抜去し

たモデルと，その後実際にプレートを抜去して CT 撮影し構築したモデルとで比較を行

っている[89]．その結果，アーティファクトの影響により強度が 30 %ほど高く出てい

る．本研究においても屍体骨を用いて髄内釘を挿入した状態，抜釘した状態で CT 撮影

を行い，解析し，アーティファクトの影響を検証するのが理想ではある．仮骨を含め

た骨癒合過程の検証は，そのような屍体骨の入手は困難と考えられ難しいが，屍体骨

に骨折線を作成し，仮骨を模擬したようなもので固定しておけば，同様の評価は可能

と考えられ，今後の検討項目である．しかし，橈骨へのプレート固定は Fig. 4-11 のよ

うに荷重の多くを担う皮質骨へのアーティファクトの影響が強い．一方で髄内釘では

主に海綿骨部への影響となり，アーティファクト部分に密度上限値を設定することで，

その影響は抑えられると考えられる．一番影響を受けるのは術後早期の仮骨の剛性が

低い時であるが，その時点で抜釘の判断を行うことはないため，影響は少ないと考え

られる． 
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Fig. 4-11 Influence region of an artifact 

 

 

4.7. 小括 

本章では，第 3 章で用いた大腿骨骨幹部骨折に対して髄内釘挿入した症例から，仮想

的に髄内釘を抜釘したモデルを作製し，術後 6，12，15 か月後の骨強度を評価した．

また，比較のために健側大腿骨もモデル化，解析し，強度評価を行った．得られた結

果は以下の通りである． 

 

1) 本症例では術後 6，12 か月では骨折部から破壊が生じたものの，術後 15 か月で

は大腿骨近位部から破壊が生じ，また骨強度も健側を超えていたことから抜釘可

能と考えられる． 

2) 骨癒合と共に剛性，仮骨に生じる応力が上昇しており，髄内釘抜釘したモデルか

らも，load-sharing へと移行していると考えられる． 

3) 髄内釘抜釘時期はレントゲン画像や CT 画像に基づいた主観的判断によって決定
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されているが，有限要素解析によって明確にすることが可能と考えられる． 

  



 

85 

 

第 5 章  

偽関節手術時の術式選択への応用 
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5.1. はじめに 

第 3 章で対象とした患者は術後 6 か月時点で肥厚性偽関節が疑われていた．実際はそ

の後保存療法が選択されたが，術後 6 か月時点で偽関節手術を選択したとして，偽関

節手術方法の比較を行った． 

髄内釘挿入術後の偽関節治療には，髄内釘交換の他，抜釘後のプレート追加，外挿

固定などの選択[114-119]があるが，現在は髄内釘の交換と髄内釘を残したプレート追

加が良く用いられる．髄内釘交換は合併症が少なく，骨移植を必要とせず早期リハビ

リテーションを行える．プレート追加では残した髄内釘が load-bearing として働くこ

とで骨折部の動きを抑え[118]，骨片のアライメントを維持する効果がある． 

本章では髄内釘挿入術後の偽関節手術として，髄内釘を交換した場合と，髄内釘を

残してプレートを追加した場合について，有限要素解析を用いて力学的に評価を行っ

た． 

 

 

5.2. 解析モデル 

第 3 章で作製した術後 6 か月のモデル(A)に偽関節手術として，髄内釘を(B) 12 mm

径，360 mm 長，(C) 13 mm 径，360 mm 長，(D)12 mm 径，400 mm 長，(E) 13 mm

径，400 mm 長に交換したモデルと，外側に(F)5 穴プレート，(G)6 穴プレート，(H)7

穴プレートを追加したプレート追加モデルを作製した（Fig. 5-1）．髄内釘を太いものと

交換した(B)，(C)モデルでは 11 mm と同じ T2® femoral nail の 12 mm，13 mm 径の髄

内釘と交換し，スクリュー固定位置は同じとしたが，スクリューとスクリューホール

の間隔が狭いと髄内釘径が上がることで干渉してしまうため，その場合は干渉しない

位置までスクリューを移動させた．髄内釘を太く，長いものと交換した(D)，I モデル

では，遠位骨片のスクリュー位置が変わるため，最初の 360 mm 長の髄内釘を固定し
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たスクリュー位置の骨部分は空洞となっている．プレート追加した(F)，(G)，(H)モデ

ルでは，外側にプレート設置し，いずれも両端の 2 か所ずつでスクリュー固定を行っ

ている．スクリューは外側から刺入し，髄内釘後方を通り後方へと抜ける（頭側から

見て正面を 12 時としたとき，9 時の方向から刺入し，5 時の方向へ抜けている）bi-

cortical 軌道をとっている（Fig. 5-2）．スクリューホールが多いプレートほど，骨折部

から離れた位置でのスクリュー固定となる． 

各モデルの要素数は，(A) 3116155，(B) 3326163，(C) 3157735，(D) 3376059，(E) 

3502327，(F) 3933481，(G) 3937835，(H) 3826687 であった．材料特性等は第 3 章の

モデル同様に行い，プレートについてはTi6Al4Vの物性値を与えた．また，骨/仮骨-プ

レート間は接触設定し，プレート-スクリュー間はロッキングスクリューであるため固

着条件とした． 
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Fig. 5-1 Exchange nailing and plate augm
entation m

odels at 6 m
onths postoperatively 
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Fig. 5-2 Screw trajectories for augmentation plate 

 

 

5.3. 境界条件 

境界条件は 3.4 節同様に，軸荷重と歩行中最大荷重時について解析を行った． 

 

5.4. 評価方法 

3.5 節同様，応力等の他，引張破壊リスク，骨片間距離変化等について評価を行った． 
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5.5. 結果 

5.5.1. 引張破壊リスク 

髄内釘中心部で引張破壊リスクの正面断面コンター図を図示したものが，Fig. 5-3

（軸荷重時），Fig. 5-4（歩行中最大荷重時）である．実際に手術が行われた 11 mm 径，

360 mm 長では骨折部仮骨外側で多くの要素が引張破壊リスクが 1 を超えている（赤

で示される要素）．コンター図を見る限りでも，偽関節手術により髄内釘を径の大きい

12 mm，13 mm のものと交換すると，骨折部外側の引張破壊リスクが軽減したが，髄

内釘を 400 mm に交換した場合は同程度か増加傾向にあった．外側へのプレートを追

加した場合は，いずれの長さのプレートでも骨折部外側の引張破壊リスク軽減が見ら

れた．これらの傾向は軸荷重，歩行中最大荷重時とも同様であった． 

各モデルの引張破壊体積率を求めたものが Fig. 5-5，Fig. 5-6 である．それぞれ薄い色

が内側，濃い色が外側の引張破壊体積率を表している．軸荷重時，11 mm径，360 mm

長の髄内釘では内外側合わせて 11.4 %であったが，12 mm 径，13 mm 径の髄内釘に交

換すると 9.7 %，6.5 %と減少し，さらに 400 mm 長の 12 mm 径，13 mm 径の髄内釘

に交換すると 11.1 %，7.1 %と 360 mm 長のものより増加した．外側にプレート追加し

た場合は，5 穴，6 穴，7 穴プレートでそれぞれ，5.8 %，6.5 %，6.6 %と減少した．歩

行中最大荷重時では，11 mm 径 360 mm 長の 11.5 %に対し，12 mm 径 360 mm 長が

10.1 ％，13 mm 径 360 mm 長が 6.3 ％，12 mm 径 400 mm 長が 10.8 ％，13 mm 径 400 

mm 長が 6.2 ％，5 穴，6 穴，7 穴プレート追加がそれぞれ，6.4 %，7.2 %，7.7 %と，

基本的には同傾向であったが，髄内釘を長くした際の引張破壊リスク増加が抑えられ，

プレート追加時の長さによる差が大きく出ていた． 
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Fig. 5-3 Cross-sectional view
 of tensile failure risk (300%

BW
) 
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Fig. 5-4 Cross-sectional view
 of tensile failure risk (M

axim
um

 load during gait cycle) 
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Fig. 5-5 Tensile failure ratio (300%BW) 

 

 
Fig. 5-6 Tensile failure ratio (Maximum load during gait cycle) 
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5.5.2. 骨片間距離変化 

荷重前後の遠位骨片に対する近位骨片の動きを示したものが，Fig. 5-7（軸荷重），Fig. 

5-8（歩行中最大荷重時）である．(a)，(b)の図を見ると，軸荷重時はいずれのモデル

も遠位骨片に対して近位骨片が内側，後方に移動していた．(C)の図の頭尾方向では実

際の手術である 11 mm 径，360 mm 長と 12 mm 径，360 mm 長のモデルは内側で閉

じ，外側で開いていたが，それ以外のモデルではいずれも内外側とも距離が縮まって

いた．髄内釘径が上がると内外転が抑えられ，長くなると内外側とも圧縮される方向

に働いていた．プレート追加した場合は穴の少ない短いプレートほど内外転を抑制し

ていた． 

歩行中最大荷重時では，(a)，(b)の図より，いずれのモデルでも遠位骨片に対して近

位骨片が，内側で外側，後方に，外側で内側，前方へと移動しており，遠位骨片に対

して近位骨片が内旋していることを示している．(c)の図を見ると，髄内釘の径を上げ

る，プレートを追加すると内外転を抑え（内側と外側の差が小さく），髄内釘を長いも

のに交換すると内外側とも圧縮される傾向は軸荷重時と同様であった．また回旋につ

いては，髄内釘を上げる，プレートを外側に追加した場合が特に抑制していた． 
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Fig. 5-7 Gap changes between bone fragments (axial load) 
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Fig. 5-8 Gap changes between bone fragments (maximum load during gait cycle) 
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5.5.3. インプラントの応力分布とひずみエネルギー総量 

各モデルの髄内釘，プレート，スクリューの相当応力分布を示したものが Fig. 5-9

（軸荷重時），Fig. 5-10（歩行中最大荷重時）である．軸荷重時，歩行中最大荷重時と

も，髄内釘交換，プレート追加により髄内釘の骨折部から近位部にかけて高く出てい

た相当応力が減少していたが，髄内釘の径を上げたものが最も効果が見られた．また，

同じ髄内釘径で長さが異なるものについては，相当応力分布図からは違いは見られな

かった． 

本章のモデルでは髄内釘の径が変わったり，プレート追加を行ったりと，各モデル

でインプラントの体積が異なる．そこで，数値的に比較を行うためにひずみエネルギ

ー総量を用いて評価を行った．ひずみエネルギー総量は 

 

𝑈𝑈 =  � �
1
2
𝜎𝜎𝜎𝜎�𝑑𝑑𝑑𝑑

𝑉𝑉
 

 

で求められ，有限要素解析では要素で和をとり 

 

𝑈𝑈 =  �
1
2
𝜎𝜎𝑒𝑒𝜀𝜀𝑒𝑒𝑉𝑉𝑒𝑒 

 

となる．各モデル，インプラントのひずみエネルギー総量を求めたものが Fig. 5-11

（軸荷重時），Fig. 5-12（歩行中最大荷重時）である．軸荷重，歩行中最大荷重とも，

髄内釘径が上がる，あるいはプレートを追加すると低下していた．また，プレートに

生じるひずみエネルギー総量の割合は，歩行中最大荷重時の方が大きかった．また，

髄内釘の長さが変わっただけでは，ひずみエネルギー総量にも違いは見られなかっ

た． 
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Fig. 5-9 Equivalent stress distribution (axial load) 
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Fig. 5-10 Equivalent stress distribution (m
axim

um
 load during gait cycle) 
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Fig. 5-11 Total strain energy of the nail and the plate (axial load) 

 

 
Fig. 5-12 Total strain energy of the nail and the plate (maximum load during gait cycle) 
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5.6. 考察 

5.6.1. 荷重条件による違い 

引張破壊体積率では軸荷重時と歩行中最大荷重時では同傾向となったが，歩行中最

大荷重時では相対的にプレート追加では長さによる差が大きく出ていた．これは骨片

間の動きを見ると，回旋を抑制する効果に起因していると考えられる．外側へのプレ

ート追加は直接骨折部付近の骨片を固定するため，特に外側の動きを抑えている．そ

して，近位，遠位骨片の固定部分の距離が短い，より穴の少ないプレートの方が，プ

レートのしなりの影響が少なくなるために，動きを抑制している．荷重条件の違いに

よって骨片の動きは大きく異なり，評価を行うにあたりより日常動作に近い歩行中の

荷重条件，あるいはそれに加えて階段昇降時など異なる条件を設定するのが望ましい

と考えられる． 

 

5.6.2. 髄内釘の径，長さと偽関節 

髄内釘の径を上げると引張破壊体積率，骨片の動きともに低減されている．11 mm

径から 12 mm 径よりも 12 mm 径から 13 mm 径へ変更したときの方が効果が大きい

が，曲げに対する断面二次モーメントが Fig. 5-13 のように 

 

𝜋𝜋�𝑑𝑑O4 − 𝑑𝑑I4�
64

 

 

と径の４乗で効くためと考えられる．また T2® femoral nail の 11 mm 径では，近位部

が 11.5 mm 径で設計されており，そのことも 11 mm 径と 12 mm 径の差が小さい要因

と考えられる．Serrano[120]らの報告でも，有意差はないものの髄内釘径の上昇とと

もに偽関節率は減少傾向にあり，本研究とも一致している． 

髄内釘交換時は，通常長さを長くする場合径も上げるが，長さだけを長くした場合，
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引張破壊体積率，骨片の動きとも改善が見られなかった．これは長さだけが変わって

も曲げに対する剛性は変わらないという点と，遠位骨片のスクリューがより遠位での

固定となったためと考えられる．今回用いた T2® femoral nail は遠位のスクリューホー

ルが遠位側からの距離で決まっており，長くするとより遠位での固定となる．近位ス

クリュー固定部との距離が開き，より骨折部で不安定性が増加したと考えられる． 

 

 
Fig. 5-13 Cross-section of nail and plate and their second moment of area 

 

 

5.6.3. プレート追加の効果 

引張破壊体積率を見ると，特に歩行中最大荷重時では外側へのプレート追加は 13 
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mm 径の髄内釘交換と同等の効果が得られた．プレート追加時，動きが大きかった内

外転方向への断面二次モーメントは Fig. 5-13 のように 

 

𝐼𝐼 =
𝑏𝑏3ℎ
12

 

 

で働く．実際の形状は複雑で単純な板状ではないが，髄内釘の径が上がる程度の効果

はあると考えられる．また，実際のプレート追加時は同時に骨移植を行うことも多く

[121, 122]，骨形成が進むにつれプレート追加の効果が高まる可能性も考えられる．臨

床報告でもプレート追加は髄内釘交換と同等，あるいは優れていると報告[2, 53-55]さ

れており，本研究結果と一致する．Jin らの報告[123]によると，大腿骨骨幹部への髄

内釘挿入術後の偽関節に対する治療法として，プレート追加が髄内釘交換に対し，骨

癒合率が高く，骨癒合までの期間が短く，手術時間が短く，出血が少なく，合併症も

少ない．本章で得られた力学的評価も含め，プレート追加による偽関節手術は骨癒合

を十分に期待できる選択肢と考えられる． 

 

5.6.4. 偽関節手術への力学評価の応用 

偽関節手術法の選択として，手術時における侵襲，出血量，手術時間や合併症，機

能障害等が考慮されるが，骨癒合へと直結する力学的検討も同時に行うことが望まし

い．本章では髄内釘交換とプレート追加について有限要素解析を用いて評価を行い，

外側へのプレート追加は 13 mm への髄内釘交換と同程度の効果を示した．しかし，髄

内釘交換であれば，スクリュー固定位置，AP スクリューの有無，スクリュー本数など，

プレート追加であれば，プレートの形状，サイズはもちろん，設置位置やスクリュー

本数，スクリューの mono- cortical/bi-cortical 軌道など様々なバリエーションが考えら

れる．また，インプラントの選択によっては，術後に髄内釘やスクリューが折損[124, 
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125]し，その除去手術は患者にも負担となる．有限要素解析による力学解析を行うこ

とで，術前の最適な手術方法決定への応用が期待される． 

 

 

5.7. 小括 

本章では第 3 章で用いた症例の髄内釘挿入術後 6か月の時点で偽関節手術として髄内

釘を径，長さの異なるものに交換した場合，外側にプレートを追加した場合について，

力学的な検討を行った．得られた結果は以下の通りである． 

 

1) 径を上げた髄内釘との交換，外側へのプレート追加は骨片の開き，仮骨の引張破

壊を低減させ，骨癒合を改善させることが期待できる．特に回旋の生じる歩行中

最大荷重時の条件では，プレート追加は，髄内釘の径を 2 mm 上げた際と同程度

の効果があった．近年プレート追加の有効性を示す臨床報告がされてきているが，

力学的にもプレート追加は髄内釘交換と同程度の効果があると示された． 

2) 長さを変えただけの髄内釘交換は，剛性自体は変わらないことと，スクリュー固

定位置も遠位に移動することもあり，力学的には改善が見られなかった．通常行

われるように，髄内釘交換時は径を上げることを優先させることが望ましい． 

3) 偽関節手術方法の力学的検討として有限要素解析が有効であることが示された．

同じ髄内釘交換，プレート追加においても様々なオプションが考えられ，骨折部

の不安定性は骨癒合に影響を与えることからも，出血量，手術時間や合併症など

と同様に，力学的な検討も考慮に含めることが期待される． 
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第 6 章  

結論 
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本研究では，骨折治療において重要とある骨癒合状態，あるいは骨折部の不安定性

の定量化，また偽関節手術の力学的検討を目的として，大腿骨骨幹部骨折受傷後に髄

内釘挿入術を施行した症例に対して，定量的 CT ベース有限要素解析を用いて検討を行

った．以下，本研究で得られた結果を総括する． 

 

第２章では本研究で用いた有限要素モデル，手法について検証を行った．解析モデ

ルは骨，仮骨は CT データから作製し，インプラントデータはモデリングソフトで作製

した形状データを用いた．密度較正用の骨塩定量ファントムと CT 撮影を行っていない

データがあったが，較正済みのモデルと大腿骨の同部位を複数点用いて密度較正を行

った．解析メッシュについては，メッシュコンバージェンステストを行い，各メッシ

ュサイズを決定した．骨にはMatsuyama らの式，仮骨には Suzuki らの式を用いて不均

質な材料特性を設定した．材料非線形解析では Newton-Raphson 法により収束計算に

よって解を求めた． 

 

第 3 章では大腿骨骨幹部骨折を受傷し，髄内釘挿入術を施行した症例の術後 6，12，

15 か月の CT データから骨，仮骨とも不均質材料としたモデルを作製し，有限要素解

析を行った．骨折部仮骨の引張破壊リスクに注目し，引張破壊リスクのある仮骨体積

比を引張破壊体積率と定義し評価を行った．引張破壊体積率は時間経過とともに内側

より減少し，画像所見，臨床所見とも一致し，骨癒合状態を定量評価できる可能性が

示された．偽関節手術時の術式比較など，相対評価であれば，引張破壊体積率を用い

て力学的に最適な手術方法検討に応用できる．今後症例を増やし，偽関節に陥るカッ

トオフ値が求まれば，早期偽関節診断，リハビリテーションプログラム作成への応用

等が期待される．また，骨片間の動きからは，骨折部外側にて骨癒合を阻害するとさ

れる引張力が働いていることが分かり，外側へのプレート追加が骨癒合促進に有効と
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なる可能性が示された． 

 

第 4 章では第 3 章で解析を行った解析モデルから，仮想的に髄内釘を抜釘し，骨強度

評価，また抜釘時期決定に応用できないか検討を行った．骨強度は時間とともに上昇

し，術後 15 か月では健側の骨強度を超えていた．また，破壊部位も術後 6，12 か月で

は骨折部に生じていたが，術後 15 か月では健側同様に近位部で生じており，15 か月

時点で抜釘可能と考えられた．剛性や仮骨部の応力を見ても上昇し，骨癒合と共に骨

が荷重を担うようになる load-sharing へと移行していることが確認された．髄内釘抜

釘時期はレントゲン画像や CT 画像に基づいた主観的判断によって決定されているが，

有限要素解析によって明確にできることが示された． 

 

第 5 章では第 3 章で用いた症例に対し，術後 6 か月時点で髄内釘交換とプレート追

加の偽関節手術を行ったとして，解析モデルを作製し，力学的評価を行った．引張破

壊体積率や骨片の動きの評価では，髄内釘の交換では径を上げることが有効であり，

長くするだけでは効果がなかった．外側へプレート追加した場合は髄内釘の径を 2mm

上げるのと同等の効果があり，近年報告されているプレート追加の臨床成績を力学的

にも裏付けた．偽関節手術時の術式選択に有限要素解析を用いた力学的検討は有効で

あると考えられ，今後，出血量，手術時間や合併症などと同様に考慮されるべき項目

と考えられる． 
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