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骨盤と股関節は筋骨格系の中で体重を支える重要な役割を果たしており、骨盤と股関節

があることによって 2足歩行ができるようになる。特に股関節の部分が体重を支えながら

いろいろな下肢体の運動を可能にした。しかし、骨盤と股関節の力学解析はあまりなされ

ておらず、骨盤と股関節に関する力学挙動には不明点があることは事実である。例えば、

骨盤骨折に関しては骨盤姿勢における骨盤骨折のメカニズムを調べる必要がある。また、

股関節にはどのような応力分布が生じるか、人間の日常生活動作による股関節での負担は

どのように生じるかなどは、股関節を理解する上では重要である。 

これに関連する研究として、骨盤の力学解析では、人体実験によって行われたため、そ

の数が少なく、有限要素法による解析が必要となってきた。Dalstra ら[1]が有限要素法

を用いて骨盤の力学解析を行い、実験結果と比較した上で有限要素法による解析は有効で

あることを示した。そのほか、骨盤骨折を調べるため、自動車横衝突事故を想定した骨盤

の力学解析が行われた。また、骨盤骨折が生じた場合骨盤を安定的に固定する必要がある

ため、臨床的な経験から様々な固定法が提案されてきたが、骨盤固定法に対する評価は少

ない。Garcia ら[2]が有限要素法を用いて創外固定と内固定に対する評価を行ったが、内

固定にはいくつかの種類が存在するため、各種の内固定に対する評価を行う必要がある。 

本研究では骨盤と大腿骨の有限要素モデルを作成するに当たり、女性屍体の CT-SCAN

断層写真から各断層の輪郭線を取り出し、プリポストプロセッサーソフト PATRAN を用い

て形状モデルを作成した。次に形状モデルに基づき、総節点数 33275 点、総要素数 25787

個を有する 6 面体有限要素モデルを構築した。解析では骨及び靱帯を線形弾性体とし、表

面の皮質骨及び内部の海綿骨についてそれぞれのヤング率をE=17GPa及びE=70MPaとした

[1]。恥骨靭帯及び仙腸靭帯の物性値については、Garcia[2]と同様の手順で実験結果との

同定を行い、E=35MPa 及び E=6.25MPa と定めた。股関節の軟骨部は最も硬いときの物性値

を使用した。ポアソン比については海綿骨のポアソン比を 0.2 とし、それ以外はすべて

0.3 とした。 

骨盤骨折における解析では、いくつかの事故を想定した。片足着地における落下事故で

は、仙骨部の前仙骨孔付近に最大応力が生じた（図 1）。自動車横衝突で、荷重が腸骨を



通じた場合では、腸骨部の応力が高くなっているが、最大応力は仙骨部に生じ、臨床の経

験と一致して仙骨骨折が起こると考えられる。さらに、自動車前方衝突事故とバイク事故

を想定するため、骨盤における大腿骨の姿勢を変化させ、解析を行った。その結果、バイ

ク事故のような姿勢では恥骨部に高い応力が発生し、恥骨が先に骨折してから仙腸関節部

が破断することがわかった（図 2）。 

 

一方、股関節の力学解析では初期の研究では股関節の合力に関する研究が行われていた。

これにより、人間の股関節には最大体重の 2-5 倍ぐらいの合力が発生することがわかった。

科学技術の発展により、Bergmann らはセンサを埋蔵した人工股関節を用いて 3 次元の合

力の計測に成功した。さらに、彼らは正常歩行などの９つの日常生活動作における合力の

計測を行った[3]。股関節の合力からは股関節に生じる応力分布を知ることができないた

め、股関節軟骨に生じる応力分布を調べる必要がある。Brown ら[4]が in vitro 実験を行

い、軟骨の厚みと軟骨に発生する応力分布を計測し、平均応力と最大応力がそれぞれ 2.0 

MPa と 5.0 MPa の応力を記録した。また、Bay ら[5]がプレッシャーフィルムを用いて応力

分布を計測した。この研究により、骨盤全体を含めた股関節と寛骨臼だけを含めた股関節

では圧力分布の差が見られることが明らかになった。さらに、Hodge ら[6]が圧力センサ

を埋蔵した人工股関節を用いて、in vivo で股関節の圧力の計測に成功した。彼らは歩行

や階段上り下りなどの動作における股関節の最大圧力を計測し、歩行では 5.5 MPa、椅子

上がり動作では 18.0 MPa まで記録した。最後に、日常生活動作における時間変化を調べ

るため、Park ら[7]が in vivo の実験を行い、股関節の最大応力の変化は地面の反力の変

動に近づいていることを示した。股関節の応力解析では、計算による解析も行われた。元

田ら[8]が行った有限要素解析では姿勢が一定で、一様の軟骨厚みに対する応力だけを調

べた。 

股関節のような曲面と曲面との接触問題は困難である。離散化により接触面が不連続に

なり、計算の収束性が悪くなったり、収束解が得られなかったりという問題がある。これ

は、反復計算において接触節点が別の接触面に移るときに法線ベクトルが変化するという

不安定性があるからである。特に、大変形接触問題において、接触点が 2 つのターゲット

面の間に行ったり来たりというチャッタリング現象が発生する。この問題点を解決するた

めに Gregory 補間によるスムージングが有効である[9]。 

  
図 1 落下事故における骨盤の応力分布  図 2 バイク事故における応力分布 



Gregory 補間は Bezier 補間を拡張したものであり、次式で表すことができる。 
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ここで、 ijx は制御点であり、
3
iB は Bernstein 多項式である。Bezier 補間に比べて

Gregory 補間では内部制御点が増えることにより、面の各辺での近似が高精度になり、隣

の面との連続性がよくなってくる。上述の式を離散化し、Gregory を導入した接触解析プ

ログラムを作成した。さらに、Hertz 問題などの解析例を通じて Gregory を導入した接触

解析の妥当性と有効性を確認した。 

股関節の力学解析では、骨盤全体モデルを考慮して解析を行った。また、軟骨の物性値

においてはインパクト時における物性値を参考に、弾性率 25 MPa とポアソン比 0.4 の値

をとっている。本解析では日常生活動作における軟骨の応力分布に注目するため、

Bergmann[3]がまとめた合力を利用した。本モデルでは筋肉モデルが含まれていないが、

筋肉力の情報はすべて合力に反映されていると考えられる。ここで、代表として正常歩行

と椅子上がり動作と膝曲げ動作に対する力学解析を行った。 

正常歩行の解析では、歩行サイクルをいくつかの時間ステップにわけて解析を進めた。

動作における大腿骨の変化を考慮し、歩行における股関節の応力分布の時間変化は図 3

に示す。このように、最大応力は股関節の上位部と前位部に集中していることがわかる。

最大応力は片足着地の状態で発生し、5.50 MPa を示し、従来研究の計測した結果と比較

するとほぼ同様である。さらに、Park が求めた時間的な変化における股関節の最大応力

と同様に、最大応力の変化は合力に従って変動していることがみられる。また、このとき

の応力分布と接触領域は実験の結果と同様な傾向を示している。 

椅子上がり動作の解析では、応力が軟骨の前位部と上位部に集中し、最大応力 5.34 MPa

を示した。最大応力は合力の変化に従って変動した。Hodge による計測結果より小さくな

っているが、Park による計測値に近い結果が得られた。 

膝曲げ動作の解析では、同様に最大応力は合力の変動に従っている。最大応力が 4.99 

MPa で、軟骨の上位部と前位部に発生した。膝曲げ動作における最大応力の時間変化に対

する計測がなされていないため、計算結果と計測データとの比較検討ができないが、本解

析で得られた最大応力は妥当であると考えられる。 

変形性股関節症の解析では軟骨厚みの影響を調べ、軟骨厚みがすり減ると軟骨の最大応

力が高くなる。これは一般的に知られている臨床結果と一致した。軟骨のすり減りにより

応力が高くなり、この機械的負荷により軟骨の機能障害が生じ、次は軟骨のすり減りがま

た進むという悪循環になっていく。また、感度解析の結果、軟骨の上位部に高い感度が見

られており、しかも上位部にも高い応力が示されたため、股関節の上位部が変性しやすい

可能性があることが分かった。これは臨床結果と同様であり、変性股関節症の 6 割は上外

位に軟骨変性が見られるという報告がある。以上のように、Gregory 補間を導入した接触

解析により、日常生活における股関節の応力分布を明らかにすることができた。さらに、

変形性股関節症の解析も可能となり、今後は股関節軟骨のモデルを忠実にモデル化ができ

れば、変形性股関節症の予防と治療法の開発に役立てると思っている。 
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図 3 正常歩行における股関節の応力分布の時間変化  
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