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Abstract  Living bone tissue has an ability to adapt its internal structure and outer shape to the 
mechanical environment through the processes of remodeling as well as regeneration; those are defined 
as the coupled formation and resorption by cellular activities. One of the important questions is how 
mechanical stimulus at the cellular level is integrated into the tissue level remodeling/regeneration 
through the complex hierarchical systems to construct trabecular/cancellous bones with a mechanical 
integrity to match with their functional demands. This study focused on the osteocyte network systems 
embedded in bone matrix; known as a candidate system of the mechanosensory mechanism. From the 
multi-scale biomechanics viewpoint, we proposed a mathematical model of adaptive bone remodeling 
considering this complex sensory network systems, and conducted computational simulation using a 
voxel finite element method. Through a case study of remodeling for a simple bone unit under 
compressive loading, basic features of the proposed model to express the trabecular surface-remodeling 
phenomenon were demonstrated. 
 
1. はじめに 
骨は，力学的環境の変化に対する適応現象であるリモデリングにより，絶えず自ら

の構造を機能的に変化させている[1]．この骨リモデリングは，骨組織に存在する各種

細胞レベルで生じる複雑な生化学的反応過程の結果であるが，様々な過程において，

力学的な因子の関与が鍵となっている．このような微視的な細胞活動や巨視的な組織

構造の変化と力学因子とを関連付けるシステムの一つとして，骨基質の内部および表

面に存在する各種細胞が形成する細胞間ネットワークが挙げられる[2]．骨基質内部で

は，力学的刺激に対するセンサーとして働く骨細胞群が，ギャップ結合によりネット

ワークを形成している[3]．このネットワークにより，感知された力学的刺激情報が細

胞間で伝達され，これに応じて，骨表面に存在する骨芽細胞および破骨細胞の代謝活

動に影響を与え，結果として，骨の適応的な構造変化がもたらされる．本研究では，

この複雑なシステムからなる機能的適応現象を数理モデル化し，巨視的な構造変化と

微視的な細胞活動との力学的階層間を貫く新たな理論的枠組みの構築を目指してい

る．また，計算バイオメカニクス的手法を用いて，細胞間ネットワークの活動と骨リ

モデリング現象との力学的関連性の解明を目指している．本報では，まず，骨細胞に

よる力学的刺激の感知，情報伝達，および骨芽細胞・破骨細胞による骨形成・骨吸収

を数理モデル化する[4, 5]．次に，海綿骨の微視的構造である骨梁を対象として，Voxel
有限要素解析による骨リモデリングシミュレーション手法[6-10]を行いて，骨梁の形

態変化について検討する． 



2. 骨梁リモデリングの数理モデル 
骨リモデリングの本質的なメカニズムは，骨組織に存在する各種細胞レベルで生じる複雑

な生化学的反応過程である[11]．このような微視的な細胞活動と巨視的な組織構造の変化と

を関連付けるシステムは，骨基質の内部および表面に存在する各種細胞が形成する細胞間

ネットワークである[2]．骨基質内部では，力学的刺激に対するセンサーとして働く骨細胞群

が，ギャップ結合により，Fig.1 に示すような複雑なネットワークを形成している[3]．このネット

ワークにより，力学的刺激の情報が細胞間で伝達され，これに応じて，骨表面に存在する骨

芽細胞および破骨細胞が骨構造の変化をもたらす． 
骨基質中において，骨細胞は骨小腔と呼ばれる空間内に存在し，数多くの細長い細

胞突起を骨細管中に伸ばしている．また，骨細胞の細胞体と骨小腔との間隙，および

細胞突起と骨細管との間隙は，間質液により満たされている．このような骨梁内部の

微視構造の異方性に起因して，骨梁の力学特性は，巨視的には，異方性を有する．一

方，骨基質の変形に伴う間質液の流れに着目すると，流れの方向性や大きさは，骨細

管の配向性や形状に強く依存すると考えられる．したがって，骨梁に対する力学的負

荷に伴い間質液に圧力勾配が生じ，骨細管内で間質液の流れが発生する一連のメカニ

クス[12-14]に対して，骨基質内部の複雑な微視構造が及ぼす影響は大きく，これを考

慮した実験的および理論的検討が重要であるといえる．ここでは，まず，骨細胞によ

るメカノセンシングを考慮した骨梁リモデリングシミュレーションを通じて，本質的

なメカニズムを抽出するため，いくつかの仮定をおきながら，単純化された数理モデ

ルを構築する． 
 

 
Fig. 1: Schematic drawing of bone intercellular network. 

 
2.1 骨細胞による力学刺激の感知とその骨梁表面への伝達 
  まず，骨細胞が感知する力学刺激量を定義する．骨細胞が骨細管中に伸ばす細胞突起

構造は，本来異方性を有するが，ここでは，Fig.2(a)に示すように，等方的に突起が伸びて

いるものと仮定する．また，Fig.2(b)に示すように，細胞突起が存在する領域を半径 lS の球

で表し，この領域を骨細胞の力学刺激感知領域とする．なお，骨細胞の細胞体は点で表現

され，刺激感知領域を表す球の中心に位置すると仮定する． 
 



骨細胞は，間質液の流れに伴って生じる細胞突起表面に作用するせん断応力に対し

て，敏感に応答を示すことが知られている．そこで，刺激感知領域内で骨細胞が感知

する力学量として，せん断流と直接関連する間質液の流れを駆動する圧力勾配を用い

ることとする．すなわち，Fig.2(c)に示すように，骨梁内部の任意の点 rx における圧

力勾配の大きさを ( )rP∇ x ，点 bx に位置する骨細胞を i と表し，点 rx と点 bx の距離

r bl = −x x に応じた重みを考え，感知する力学刺激量 ( )i bS x を 

 ( ) ( ) ( )i b S rS w l P d
Ω

Ω= ∇∫x x         (1) 

のように仮定する．ここで，Ω は全骨梁領域を表し， ( )Sw l は，l に関する重み関数

として，刺激感知領域内( Sl l< )でのみ値をもつ．ここでは，刺激感知領域内の位置に

よる感度の変化は考えず，重み関数 ( )Sw l を 
(0 )1

( )
( )0

S
S

S

l l
w l

l l
≤ <⎧
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        (2) 

で表す． 
骨梁を等方均質体として単純化して取り扱うため，間質液の圧力 ( )rP x は，均質体

としての骨梁の圧力で代替され，すなわち，骨梁内部の任意の点における応力テンソ

ル ( )ij rσ x の静水圧成分により， 

( ) ( ) / 3r kk rP σ= −x x         (3) 

のように表現される．ただし，例えば歩行などによる骨梁の力学状態変動が生じる時

間スケールに比べて十分長い時間スケールを考え，荷重変動の繰り返しの結果として

生じる時間平均的な力学状態に着目する． 
 
 

  
Fig. 2: Modeling of mechanosensing by osteocytes in trabeculae. 



 
 

Fig. 3: Modeling of intercellular communication 
 
 次に，細胞間ネットワークを介して，骨梁表面に存在する細胞に骨細胞からの力学

情報が伝達される過程を Fig.3 に示すようにモデル化する．細胞間ネットワークを介

したコミュニケーション能力は，情報の伝達距離が大きくなるほど低下し，伝達が不

可能となる限界距離が存在すると考える．すなわち，骨梁表面において骨の形成・吸

収を担う細胞は，自身を中心として半径 Tl  の球で表される伝達領域内に存在する骨

細胞から情報を受け取ると仮定する．そこで，式(1)中の力学刺激量 ( )i bS x を用いて，

骨梁表面上の任意の点 cx  における力学情報量 ( )cT x を 

( ) ( ) ( )
ocN

c T i b
i

T w l S= ∑x x       (4) 

のように定義する．ここで， ocN は，全骨梁領域に存在する骨細胞の個数を， ( )Tw l は，

伝達距離 c bl = −x x  に応じて単調減少する重み関数を表す．このとき，重み関数 
( )( 0)Tw l ≥  は，細胞間情報伝達の局所性から Tl l<  でのみ値をもつとする．また，式

(4)で得られる力学情報量 ( )cT x  は，骨梁表面に存在する細胞の活性度を示すスカラ

値関数であり，ここでは常に正定値となる． 
 
2.2 力学刺激情報に応じた骨梁表面移動 
  骨のリモデリングの自己調節機構は，生理的な範囲内の力学刺激に対して，刺激量が

増大すると骨組織は成長し，刺激量が減少すると骨組織は吸収すると定性的に特徴付けら

れる．そこで，骨梁表面における力学情報量 T(x) をリモデリングの駆動力とし，この値が大

きければ骨形成，および小さければ骨吸収が生じると考える．すなわち，骨梁表面移動速度 
( )M& x  とリモデリング駆動力 T(x) との関係を，関数 F を用いて 

0
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と仮定することにより，リモデリングによる骨梁表面移動を記述する．このとき，

0T T=  においてリモデリング速度が 0M =&  となるリモデリング平衡点が存在し，そ

の平衡点近傍では，M& と T は単調増加の関係にあるが，平衡点から離れると M&  に
は上下限値 maxM& ， minM&  が存在する形式が一般的である．また， 0M =&  となる T の
値が幅を持った不感帯も考慮されるのが一般的である．そこで，Fig.4 に示すように，

リモデリング平衡の近傍における擬似的な不感帯の閾値として， uT  および lT  を導

入する．以上により，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

ルについて，骨細胞が感知する力学刺激から骨梁構造の局所的な変化までが関連付け

られる． 
 骨梁表面応力一様化則[6, 7]におけるモデルパラメータは，応力の感知半径 Ll ，お

よび不感帯幅 u lΓ Γ Γ= −  の 2 種類であった．一方，本報で構築した数理モデルには，

4 種類のモデルパラメータが導入されている．その 1 つ目は，骨細胞による力学刺激

の感知半径 Sl  であり，1 個の骨細胞から伸びる細胞突起の存在領域を表すため，骨

細胞の密度と 1 対 1 の対応関係にある．すなわち，骨細胞の密度が大きくなれば，1
つの骨細胞が伸ばす細胞突起の長さが小さくなるために，感知半径 Sl  は小さくなる．

2 つ目のモデルパラメータは，骨細胞から骨梁表面上の細胞への力学情報の伝達半径 

Tl  である．骨細胞間の情報伝達距離に関する実験的報告はほとんど無いようである

が，例えば，力学刺激に対する骨芽細胞間のカルシウムイオン波伝播の in vitro 観察

を参考にすると，数 100 μm のオーダーと推測される．3 つ目のパラメータは，リモ

デリング平衡点 0T  であり，骨梁表面の細胞が受け取る力学情報量 T がこの値を持

つとき，リモデリングによる骨形成と骨吸収が見かけ上釣り合う．骨細胞が実際に反

応を示すせん断応力の値から，このパラメータのオーダーを同定することが可能であ

ると考えられる．4 つ目のモデルパラメータは，擬似的な不感帯の幅 u lT T−  である．

このパラメータは，平衡点近傍の力学情報量に対する骨吸収・骨形成の活性度を表し

す．これら 4 つのパラメータは，実験で得られる骨梁構造の変化および力学刺激に対

する細胞の反応と，シミュレーションとを比較することにより，決定することが可能

である． 
 

 
 

Fig. 4: Rate equation for trabecular surface remodeling 



3. 骨細胞ネットワークを考慮した骨梁表面リモデリングシミュレーション 
 
3.1 シミュレーション手法 
 構築した数理モデルの基本的な特性について検討するため，骨梁レベルにおける力学

状態の詳細な評価，および，リモデリングによる骨梁表面移動を表現する手法として，Voxel
有限要素法を用いた計算機シミュレーション手法[7]を適用する． 
ここで構築するシミュレーションモデルにおいては，骨基質内部に存在する骨細胞，

細胞突起，骨小腔，および骨細管などの微視構造は，直接的には反映されない．した

がって，解析領域を分割する Voxel 要素の種類は，骨梁とその空隙部を満たす骨髄の

2 種類に限定される．本報では，骨梁および骨髄を等方線形弾性体と仮定し，骨梁の

材料定数は，ヤング率 Et = 20GPa，ポアソン比νt = 0.30，骨髄の材料定数は，ヤング

率 Em = 20MPa，ポアソン比νm = 0.49 とする． 
リモデリングによる骨梁形態の変化を，以下の手順の繰り返しにより表現する． 

(1) 解析領域内の分割に従って骨梁の初期形態を離散化し，各要素の材料定数を設定

する．この際，離散化された骨梁に対して，骨細胞要素をランダムに配置する． 
(2) 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

素の応力テンソル ijσ を求める． 
(3) 求められた応力テンソルをもとに，各骨細胞要素に対する式(1)の力学刺激量 Si，

および，各骨梁表面要素に対する式(4)の力学情報量 )( cxT を算出する． 
(4) リモデリング駆動力 )( cxT ，およびそれに応じた確率から，表面移動速度M& を

決定し，要素の付加・除去により骨梁表面移動を行う．ただし，新たに付加され

た骨梁要素は，骨細胞の密度 ocρ  から決定される確率に従い，骨細胞要素とし

てマーキングする．また，除去された骨細胞要素に関しては，その骨細胞が骨の

吸収により消滅したものとして取り扱う． 
(5) リモデリ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)に戻り計算を繰り返す． 
 以下では，上記(2)～(5)の一連の手順を 1 step とし，その繰り返し回数を step 数と

呼ぶことにする． 
 
3.2 単体骨梁モデル 
  Frost [15] の示した骨梁リモデリングの基本パターンに習い，Fig.5 に示すように，Z 字型

骨梁（Model Z），Y 字型骨梁（Model Y），および X 字型骨梁（Model X）の計 3 通りについ

て，X2 方向に圧縮荷重を受ける二次元骨梁モデルを作成した．解析領域全体の大きさは，

1 2 1.44mm 1.36mma a× = ×  であり，領域を分割する立方体 Voxel 要素の寸法 δ  を一辺 8 
μm とした．このとき，全解析領域の要素分割数は， 170180 × =30,600 個，初期状態におけ

る骨梁部の要素数は，それぞれ，12,994 個（Model Z），4,874 個（Model Y），および 16,800
個（Model X）とした． 
境界条件は，Fig.5(a)に示すように，X2 =1.36 mm の上端面に X2 方向の一様圧縮変位

U2 を与え，下端面の面外変位を拘束した．このとき，上端面における X2 軸方向の全

荷重 F2 を考え，同軸方向の見かけの応力 2 2 1/U aσ δ=  が 1.0MPa− となるように，一様

圧縮変位 U2 を各ステップで調整した．ここで， 2 2 2/U aε =  を X2 軸方向の見かけの

ひずみと定義する．なお，ここでは二次元解析領域を立方体 Voxel 要素で分割してい



るため，解析モデルは，Voxel 要素 1 個分，すなわち δ = 8 μm の厚みを有する．そ

こで，厚み方向の面外変位を拘束することにより，仮想的な二次元平面ひずみ状態を

再現し，有限要素解析を行うこととした． 
数理モデルに含まれるモデルパラメータは，Fig.2 中の刺激感知半径を lS = 35 μm，

Fig.3 中の情報伝達半径を lT = 150 μm，および，Fig.4 中のリモデリング平衡点を T0 = 
2500 3δ× ，不感帯の形成閾値をそれぞれ Tu = 3000 3δ× ，吸収閾値を Tl = 2000 3δ× とした．

また，骨細胞の密度を OCρ = 1cell/3000μm2 とし，骨梁内部に骨細胞をランダムに配置

する際に参照した．これらのパラメータは，シミュレーションと実験とを定量的に比

較することで決定される． 
 

 
 

Fig. 5: Single trabecular models under compressive loading by voxel finite elements.  
 

3.3 単軸応力下の骨梁形態変化 
骨梁リモデリングシミュレーションにより得られた骨梁の形態変化について述べ

る．リモデリング過程における代表的な骨梁構造として，Model Z，Model Y，および

Model X について，それぞれ 20th step，50th step，および 100th step における構造を

Fig.6 に示す． 
Z 字型の骨梁に単軸圧縮負荷が作用する Model Z の場合，初期形態において，Z 字

の斜向部で応力が高くなり，上下の平行部で低くなる．そのため，斜向部の骨梁の表

面近傍では圧力勾配が大きくなり，リモデリングの初期段階において斜骨梁は全体的

に太さを増した．この段階での骨形成は，強い曲げを受けて大きな圧力勾配が生じる

Z 字の鋭角部で特に顕著であったため，20th step において，Fig.6(b)上段の形態へと変

化した．その後，斜向部の両端近くの圧縮側では依然として圧力勾配が大きいために，

内側への表面移動が進行した．一方，引張側では応力低下に伴い圧力勾配が小さくな

り，この部位の表面移動は負に転じ，50th step において，Fig.6(c)上段の形態へと変化

した．この後，さらに骨梁は負荷方向へと回転し，最終的には，100th step において，

Fig.6(d)上段に示すように，荷重方向に 1 本の骨梁が形成された． 



 
Fig. 6: Change in trabecular shape by surface remodeling under compressive loading. 

  
枝分かれの構造をもつ Model Y では，リモデリングの初期段階において，圧力勾配

の高低に応じた表面移動が生じ，三角形の骨髄部が円形に近づき，Y 字型下側の垂直

部の中央あたりでは骨梁が細くなった．その結果，20th step において，Fig.6(b)中段に

示すように，垂直部の細い骨梁領域での応力上昇がこの部位の圧力勾配を増大させ，

正の表面移動に転じることにより，50th step の形態へと変化した．なお，このときま

でに Y 字型上下の水平部は消滅した．この後，円形の骨髄部分と接する骨梁表面では

骨形成が進行し，最終的には，Fig.6(d)上段に示すように，Model Z と同様の 1 本の骨

梁配向形態が得られた． 
斜十字の構造をもつ Model X の場合，圧力勾配に応じた骨梁表面移動により，20th 

step では，Fig.6(b)下段に示すように，H 字型に近い形態への変化が生じた．H 字型中

央の水平部は，圧力勾配の高い部位から離れており，伝達される力学情報量が小さく

なる．このため，50th step において，Fig.6(c)下段に示すように，H 字型中央の水平部

の骨梁が完全に吸収され，連結した骨髄部が骨梁に囲まれる形態となった．骨梁上下

端の連結部においても，前述のような原因により負の表面移動が進行した結果，100th 
step において，Fig.6(d)下段に示すように，Model Z および Model Y の場合とは異なり，

荷重方向に平行な 2 本の骨梁となった． 
以上のように，3 つの骨梁モデル全てにおいて，リモデリングにより骨梁の配向が

圧縮負荷方向へ変化する結果が得られた．これは，骨梁表面の応力一様化則を用いた

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．しかしながら，Fig.6(d)
に示すように，最終的に得られた骨梁形態の表面に着目すると，表面応力一様化則に

基づくシミュレーション[6]では見られなかった特徴的な凹凸が形成されていること

がわかる．本シミュレーションにおいて，単一および少数本の骨梁が，ほぼ完全に荷



重方向に配向した直方体状の形態が得られた場合，骨梁表面に形成される凹凸は，リ

モデリング平衡状態を維持するのに重要な役割を果たす．すなわち，このような凹凸

により圧力勾配が生じ，骨の吸収と形成が平衡するのに必要なリモデリング駆動力 T
がもたらされる． 
一方，Model Z と Model Y，および Model X を比較すると，いずれも荷重方向に骨

梁が配向するものの，その本数については，Model Z と Model Y においては 1 本，Model 
X においては 2 本となった．このように，たとえ，力学的境界条件とモデルパラメー

タが同じ場合であっても，初期形態によりそれぞれ異なる平衡状態へと変化している

ことがわかる．これは，本モデルにおいては，大域的なルールを用いず，局所的な力

学情報量のみを用いてリモデリングによる表面移動を記述していること，および，リ

モデリングの活性度が低下する不感帯の存在を仮定していることが原因として考え

られる．さらに，本モデルに導入した 4 つのモデルパラメータ，および力学的境界条

件を変化させた場合，ここ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考

えられる．したがって，本モデルの特性について，より理解を深めるためには，モデ

ルパラメータや境界条件が骨梁の形態変化に及ぼす影響について検討する必要があ

る． 
 

3.4 リモデリングによる機能的適応現象の定量的評価 
前節で示した骨梁単体のリモデリングシミュレーションにおいて，Fig.5 に示すよ

うに，骨梁構造が荷重方向に配向することが確認された．この結果は，単軸負荷下に

おいては荷重方向と骨梁方向との一致が荷重支持に適することを考えると力学的に

妥当であり，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，前節で得られたシミュレーシ

ョン結果について，荷重方向に関する見かけの剛性の変化を Fig.7(a)に示す．ここで，

荷重方向である X2 方向に関する見かけの剛性としては，見かけの応力 σ2 と見かけの

ひずみ ε2 との比 σ2/ε2 を用いた． 
 

    
(a) Change in apparent stiffness.       (b) Histogram of equivalent stress (Model Z). 

Fig. 7: Quantitative evaluation of single trabecular remodeling under compressive loading. 
 
 



 骨梁の体積は，すべての骨梁モデルにおいて時間に対してほぼ単調減少したが，荷

重方向に関する見かけの剛性については，Fig.7(a)に示すように，Model Z において，

シミュレーションの初期段階に単調増加し，その後はあまり変化が起こらなかった．

一般に，材料の減少は見かけの剛性を低下させる．しかしながら，Model Z を用いた

シミュレーションの初期から 40th step までの段階においては，体積の減少にもかかわ

らず見かけの剛性が増加している．したがって，リモデリングにより骨梁配向が荷重

方向に変化することにより，荷重に対する骨梁構造の剛性が増加したといえる．また，

Model Y および Model X に関しては，Fig.7(a)に示すように，初期と 100th step におけ

る見かけの剛性が同程度となった．このことは，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上昇の効果が均衡したことを示すものと考えら

れる．以上のように，骨細胞によるメカノセンシングを考慮した本リモデリング則に

より，骨梁レベルの機能的適応現象を表現可能であることが定量的に示された． 
 

3.5 骨梁レベルの応力一様化 
 骨梁表面の応力一様化則を用いたリモデリングシミュレーション[6, 7]により，実際

の海綿骨構造に類似した骨梁パターンが得られることが示されている．したがって，

局所的な応力一様化は，骨リモデリングの重要な一つの指針となり得ると考えられる．

しかしながら，この数理モデルは，現象論的な仮説[16]に基づくものであり，骨梁レ

ベルの応力一様化をもたらすマイクロレベルのメカニクスとの関連付けは行われて

いない．そこで，本節では，骨細胞によるメカノセンシングを考慮した本リモデリン

グ則と，骨梁レベルの応力一様化との関連性について検討する． 
第 3.3 節において得られた Model Z のシミュレーション結果に基づき，初期形態お

よび 100th stepにおいて相当応力 σ を有する骨梁体積 ( )Ω σ のヒストグラムをFig.7(b) 
に示す．ただし，同図中において，骨梁体積 ( )Ω σ を解析領域内の全骨梁体積 AllΩ に

より規格化している．同図に示すように，モデルの初期状態において，荷重方向に対

して垂直な骨梁が存在するために，低応力領域が大きいことがわかる．また，骨梁が

荷重方向に対して斜向していることに起因して，幅広く応力値が分布している．この

とき，骨梁が有する相当応力値の分散は，初期において 41.6MPa であったのに対して，

リモデリングにより骨梁配向が荷重方向に変化することで，100th step においては，

応力値の分布幅が狭まり，その分散が 0.86MPa となった．この結果，ヒストグラムの

形状が，単峰を有する形状に変化した．同様に，Model Y および X おいても，応力の

分散が，それぞれ 2.58 から 0.56，および，1.71 から 1.02 に減少した．このように，

骨梁リモデリングの数理モデルにより，応力の一様化の傾向が達成されていることが

わかる． 
しかしながら，その一方で，Fig.7(b)に示すように，100th step における応力分布は，

若干の広がりを有する．これは，Fig.5(d)の上段に示すように，リモデリング平衡状態

において骨梁配向が荷重方向と一致した場合，骨梁表面に局所的な凹凸が形成される

ことに起因する．そのため，骨梁レベルでの完全な応力一様状態は得られていない．

しかしながら，表面応力一様化則を用いた巨視的な海綿骨のリモデリングシミュレー

ションでは，応力不均一性Γ を評価するために用いる感知半径 Ll  は，本シミュレー

ションにより形成される骨梁表面の凹凸の長さスケールに比べて十分大きいものが

用いられている．したがって，表面応力一様化則を用いたリモデリングシミュレーシ

ョンにより，実際に観察される巨視海綿骨レベルの骨梁パターンを表現することを目



的とした場合，骨梁表面の局所的な凹凸による応力の不均一さは許容範囲として取り

扱うことが可能と考えられる． 
以上のように，単体骨梁レベルにおける応力一様化の傾向が本モデルにより得られ

たことから，骨細胞間ネットワークレベルのメカニクスが，現象論的な仮説としての

表面応力一様化則を説明可能なマイクロレベルのシステムであることが示唆される．

これは，細胞レベルの刺激感知から巨視的な海綿骨構造の変化に至る力学的階層間を

結び付ける重要な知見である． 
 
4. おわりに 
細胞突起に作用するせん断応力を骨細胞が感知する力学刺激因子として仮定し，こ

の刺激と直接関連する物理量として，骨基質内に生じる圧力勾配を考慮した骨梁リモ

デリング則について検討した．ここでは，骨細胞が伸ばす細胞突起の存在領域内にお

けるる圧力勾配の絶対値を用いて，骨細胞が感知する力学刺激量を定義した．この力

学刺激量に基づき，細胞間コミュニケーションにより骨梁表面に伝達される力学情報

量を定義し，これを骨梁表面移動の駆動力とするリモデリング則を提案した．さらに，

この数理モデルと Voxel 有限要素解析手法を組み合わせることにより，骨細胞による

メカノセンシングを考慮した骨梁リモデリングシミュレーション手法を構築し，数理

モデルの基本的特性を検討した．二次元骨梁単体モデルを用いてシミュレーションを

行った結果，骨梁配向が荷重方向に適応変化することにより，骨梁レベルの応力一様

化がもたらされることが示された．これは，骨細胞ネットワークレベルにおけるメカ

ニクスと骨梁表面応力一様化則との関連性を示唆するものであり，細胞レベルの刺激

感知から巨視的な海綿骨構造の変化に至る骨のマルチスケールメカニクスを確立す

る枠組みの一部として，本モデルが有用であると考えられる． 
骨の基質に埋め込まれたままネットワークを形成する骨細胞の機能に関しては，そ

の多くが未だ解明されておらず，骨形成を担う骨芽細胞，および骨吸収を担う破骨細

胞との活動の連鎖機構にも不明な点が多い．したがって，in vitro および in vivo にお

けるさらなる骨細胞に関する実験的検討が望まれる．その一方で，本研究のような計

算バイオメカニクス的手法に基づき，各種細胞の機能をモデル化し，実際に観察され

る骨梁構造の変化を表現することにより，細胞の機能を明らかにしていくことも有効

であると考えられる． 
シミュレーション結果から得られたように，本モデルは，骨リモデリングによる機

能的適応現象を表現し，さらには，骨リモデリングの重要な一つの指針となる骨梁レ

ベルの応力一様化をもたらし得ることが示された．したがって，本研究で提案した数

理モデルは，骨細胞によるメカノセンシングと関連して骨吸収／形成が調整されるリ

モデリングメカニズム解明の一助となるものと考えられる． 
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