
－113－

論文

菊　池　裕　二＊ 高　橋　裕　公＊

Yuji KIKUCHI Yukou TAKAHASHI
鴻　巣　敦　宏＊＊ 石　川　博　敏＊＊

Atsuhiro KONOSU Hirotoshi ISHIKAWA

歩行者脚部有限要素モデルの開発
－骨格モデルの開発と検証－

Development of a Finite Element Model for the Pedestrian Lower Limb

– Development and Validation of Bone Models –

ABSTRACT

A finite element model for long bones of the human
lower limb that accurately reflects their anatomical
structure has been developed. The average values of the
mechanical properties of the bones as well as their strain
rate dependency were determined from an extensive
survey of the literature and were reflected in the model.
The model has been validated against published quasi-
static and dynamic 3-point bending test results,
confirming that it accurately predicts the peak impact
force. In addition, it was found that the strain rate
dependency of the mechanical properties has a
significant effect on the accuracy of peak force
prediction.
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要　　旨

解剖学的構造を正確に反映した人体脚部長骨の有限要素

モデルを開発した．多数の文献調査から骨の材料特性の平

均値とひずみ速度依存性を定めモデルに反映した．骨の準

静的および動的３点曲げの公表された実験結果を用いて精

度検証を行った結果，骨折荷重を精度良く再現しているこ

とが確認できた．また動的負荷の場合には，材料特性のひず

み速度依存性が骨折荷重の予測精度に大きな影響を及ぼす

ことがわかった．

１．はじめに

事故統計データによれば，日本の交通事故死者に占める

歩行者の割合は約30％と高く（１），歩行者保護は乗員保護と

並び自動車の安全性向上における重要な課題の一つとなっ

ている．米国の歩行者事故調査データベースである PCDS

（Pedestrian Crash Data Study）をもとに傷害レベルが AIS

（Abbreviated Injury Scale）２以上の傷害の受傷部位分布を調

べてみると，Fig. 1に示すように脚部への受傷頻度が最も高

いことがわかる．脚部の傷害は直接生死に関ることはまれ

であるが，後遺症や社会コストの観点からその重要性が指

摘されている．

歩行者脚部の受傷形態は，Fig. 2 に示すように骨折と膝

部靭帯損傷に大別される．これらの傷害の評価法として，欧

州では EEVC （European Enhanced Vehicle-safety

Committee）／ワーキンググループ 17 によりレッグフォー

ムインパクタを用いた単体テスト法が提案されている（２）．
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Fig. 1   Distribution of AIS2+ pedestrian injuries by
body region (Source : PCDS database)

しかしながら，インパクタの人体忠実度や傷害基準の妥当

性については改善の必要性が指摘されており（３）～（５），事故時

の歩行者脚部傷害の評価手法としてさらなる検討が必要で
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ある．そこで筆者らは，歩行者の脚部傷害メカニズムを解明

し，妥当性の高い傷害評価法を確立するため，人体脚部を直

接数値モデル化した歩行者脚部有限要素モデルを開発した．

歩行者事故における脚部の応答を再現し傷害メカニズム

を解明するため，過去に多くのシミュレーションモデルが

開発されてきた．Yang and Kajzer（６）は MADYMO プログ

ラムを用い，膝部の解剖学的構造に着目した歩行者脚部の

三次元マルチボディモデルを開発したが，大腿部および下

腿部はそれぞれ一つの剛体セグメントでモデル化されてい

たため骨折の再現が不可能であった．Yangら（７），（８）はこの

モデルに対し下腿の上部にジョイント要素を追加して骨折

の再現を試みたが，骨折の発生部位をあらかじめ定めてお

く必要があるという難点があった．これらのマルチボディ

を用いたモデル化では，骨格のたわみや骨折の再現性がモ

デル化手法に強く依存し，種々の負荷条件に対応できるモ

デルを構築するのは難しい．

Bermondら（９），（10）は膝関節部の三次元有限要素モデルを

開発したが，動的応答性の精度検証は行っていない．

Schusterら（11）は歩行者脚部の三次元非線形有限要素モデル

を開発したが，骨格の応答性の検証は準静的条件下に限ら

れていた．Tamura ら（12）は人体有限要素モデルを用いて衝

突時乗員の脛骨傷害メカニズムを検討したが，骨格の材料

特性には準静的データを用いており，動的応答性の再現性

は検証されていない．このように，過去の研究においてマル

チボディを用いたモデル化よりも適用範囲の広い有限要素

モデルの開発も進められてきたが，骨格の動的応答性の再

現が課題であった．

本報では，歩行者脚部有限要素モデルの開発過程のうち，

骨格モデルの開発と精度検証について述べる．歩行者の脚

部傷害は前述のように骨折と靭帯損傷に大別され，過去の

実験結果によれば骨折が発生する場合に靭帯損傷が生じる

ことはまれである（13）．これは骨折により荷重の伝達径路が

分断され，膝関節部への負荷が低下することによるものと

考えられる．そこで本研究では骨格モデルの開発にあたり，

骨折による荷重伝達径路の分断が表現できるモデル化手法

を取り入れた．また，脚部の動的応答性を正確に再現するた

め，従来の研究では考慮されていなかった骨の材料特性の

ひずみ速度依存性をモデルに反映し，動的条件下での精度

検証も行った．

２．骨の構造と材料特性

人体長骨の内部構造を Fig. 3 に示す．骨端部は表面が

剛性の高い皮質骨（Cortical bone）で覆われており，内部が

ハニカム状の比較的剛性の低い海綿骨（Trabecular bone）

で満たされている．骨幹部は端部から連続した皮質骨が厚

みを増して円筒形状をなしている．骨幹の内部には海綿骨

は存在せず，かわりに脂肪化した骨髄で満たされている．
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Fig. 2   Distribution of AIS2+ lower limb injuries by
injury type (Source: PCDS database)
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Fig. 4   Typical stress-strain curves for bone and parameters specified in the model
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したがって骨格の機械的応答を再現するには，剛性の異な

る皮質骨と海綿骨の特性を個別に定めてモデルに反映する

必要がある．

皮質骨および海綿骨の典型的な応力－ひずみ線図を Fig.

4 に示す．モデル化にあたっては単純化のため応力－ひず

み特性を青線で示す二段階で近似し，ヤング率（Ｅ），降伏応

力（σy），破断応力（σu），破断ひずみ（εu）の四つのパラメー

タを多数の文献調査により定めた（14）～（51）．なお海綿骨につい

ては塑性域の特性を応力一定で近似し，σy ＝σu とした．

特性の調査結果の集計にあたっては，骨格の材料特性が年

齢と相関することが予想されるため，年齢を横軸に各特性

値をプロットした．性別に関しては，材料特性レベルでは男

女差が認められないとされている（52）ことから区分は行わな

かった．

Fig. 5 に大腿骨皮質のヤング率および破断応力の調査結

果を示す．データは引張りと圧縮に分けて表示している．臨

床上の知見として，骨は一般に引張りを受ける部位が起点

となって骨折するといわれているが，本図より骨は圧縮に

比べて引張りに対する強度が低いことがわかる．本研究で

は骨折再現の観点から，骨の材料特性として引張り時の特
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Fig. 5   Tensile and compressive property of femoral cortical bone as a function of age
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Fig. 6   Mechanical property corridor of femoral cortical bone as a function of age
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性を用いることとした．Fig. 6に大腿骨皮質に対する上記四

つの材料特性値の調査結果を示す．降伏応力以外の特性値

については10歳ごとの年齢帯にデータを区分けして平均値

を定め（赤丸），正規分布を仮定してデータの90％が含まれ

るよう上限，下限を算出した（赤四角）．これらを二次関数で

補間して図のような特性値のコリドーを定めた．なお破断

ひずみについては，データ数が比較的少なくばらつきが大

きいことから線形補間とした．また降伏応力については10

歳ごとの平均値（赤丸）と上下限値（赤四角）しかデータが得ら

れなかったため，年齢との相関は考慮せず一律に平均値を

用いることにした．本図より骨の特性値は年齢の影響より

もむしろ個体差の影響を大きく受けることがわかる．これ

らの集計結果を用いることで，解析したい歩行者の年齢お

よび骨の強度レベルを反映したモデルが作成可能となる．

脛骨皮質については平均値しかデータが得られなかったた

め，Table 1に示すように各特性の平均値の大腿骨との比を

求め，大腿骨に対して定めた特性値コリドーをスケーリン

グして用いた．腓骨についてはデータが全く見当らなかっ

たため，大腿骨の特性値を初期推定値として，後述のモデル

検証過程において実験結果と合致するように調整を行った．

海綿骨の特性についてもデータが少なく骨ごとの区分はで

きなかったが，大腿骨頭部については他の部位に比べ剛性

が高いことが判明したため，Fig. 7に示すようにこの部位に

は異なる特性を与えた．また海綿骨の剛性値は皮質骨の1/

10程度であり，骨全体の特性に対する海綿骨の寄与は比較

的小さいと考えられることから，データ数が少ないことも

考慮して年齢との相関関係は定義せず，平均値を用いるこ

ととした．海綿骨の破断ひずみについては記載のある唯一

の文献（53）から 13.4％とした．ポアソン比についても数少な

いデータ（23），（27），（47）の平均値から，すべての骨に対して皮質

骨，海綿骨とも 0.315 を用いた．

Carter and Hayes（54），（55）は皮質骨と海綿骨について，ひず

み速度が剛性および強度に及ぼす影響を実験的に調べ，骨

の剛性および強度はひずみ速度の0.06乗に比例するという

Elastic modulus (MPa)

Yield stress (MPa)

Ultimate stress (MPa)

Ultimate strain (%)

Mechanical property Femur

16843

114
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2.8

Tibia

23843
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157

3.1

Ratio

1.42

1.13

1.19

1.09

Table 1   Difference in mechanical property of cortical
bone between femur and tibia (age 20-89,
average)
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関係を見出した（Fig. 8）．この結果に基づき，ひずみ速度と

静動比との関係を Fig. 9 のように定めた．また Fig. 8 よ

りヤング率についてもひずみ速度依存性が認められること

から，応力－ひずみ線図の弾性域も含めた全域に対してこ

の関係を適用した．

のハヴァース管（Haversian canal）が集ったハヴァース層板

（Haversian lamellae）の表面に，さらに剛性の高い外基礎層

板（Outer basic lamellae）が存在する（58）．文献に記載されて

いる皮質骨の材料特性はこのうちのハヴァース層板に関す

るものであるため，皮質が厚く外基礎層板の影響が大きい

と考えられる骨幹部については表面にさらにシェル要素を

追加して，骨幹部の断面二次モーメントの適正化を行った．

ただし，外基礎層板の材料特性に関しては定量的なデータ

が文献から得られなかったため，特性はハヴァース層板の

ものをそのまま用い，板厚は各骨の準静的三点曲げ実験の

公表された荷重－変位線図にはりの理論を適用して断面二

次モーメントを算出し，これと等価な断面二次モーメント

となるよう定めた．

骨折のモデル化には骨格の材料モデルとして破断のモデ

ル化機能を持つ PAM-CRASHTM 上のタイプ 16（ソリッド要

素）およびタイプ105（シェル要素）を用い，設定した破断ひ

ずみに到達した要素の剛性値を段階的にゼロまで低下させ

るElement Eliminationオプションを適用した．また材料特

性のひずみ速度依存性については，Fig. 9 の関係を PAM-

CRASHTM の対数補間法を用いてモデルに反映した（59），（60）．

４．精度検証

骨格モデルの準静的条件での精度検証には，Yamada ら
（61）がおこなった人体長骨の準静的三点曲げ実験結果を用い

た．Yamada らの実験条件は文献に詳細が記されていない
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Fig. 9   Dynamic amplification factor versus strain rate
specified in the model

３．骨格のモデル化

骨格モデルの外形形状は，日本イーエスアイが開発した

人体脚部有限要素モデル（H-DummyTM）（56）のものを用いた．

このモデルの外形形状は人体のスキャン画像から生成され

たViewpoint DatalabTMの人体骨格形状モデルに基づいてお

り，解剖学的に精度の高いモデルである（57）．骨格モデルの

構成は，Fig. 3 のような人体長骨の構造に対応し，Fig. 10

に示すように骨端部については表面の皮質骨をシェル要素

でモデル化し内部の海綿骨をソリッド要素でモデル化した

二層構造とし，骨幹部については内部の空洞を表すため皮

質骨をソリッド要素でモデル化した．皮質骨の内部をさら

に詳細に見てみると，Fig. 11に示すように血管を通す多数
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Haversian lamellae

Fig. 10   Structure of femur model

Fig. 11   Structure of cortical bone



Honda   R&D   Technical   Review Vol.13  No.2 (October 2001)

－118－

が，Fig. 12のような条件であったと思われる．また，大腿

骨，脛骨などの下肢骨を含む人体長骨の荷重－変位特性が

平均値として文献に示されている（Fig. 13）．ここでは Fig.

14のようなモデルを作成し，荷重－変位特性の比較を行っ

た．解析には動的解析コードであるPAM-CRASHTM を用い

たため，準静的条件とするために材料特性のひずみ速度依

存性の設定を除外した．また，Yamadaらの実験では年齢20

～39歳の骨が用いられているため，文献調査から定めた骨

の材料特性の年齢に対するコリドーより，対応する年齢層

の平均値を算出して用いた．計算に使用した材料特性値を

Table 2に示す．大腿骨，脛骨および腓骨について，荷重－

変位特性の計算結果と実験結果を比較して Fig. 15に示す．

変位量約５～ 10mm付近では実験結果の方がわずかに高い

荷重値を示しているが，骨折時の荷重と変位量については

各骨とも良好な一致を示している．
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Fig. 12   Assumed quasi-static 3-point bending test
setup for long bone

Fig. 13   Load-deflection curves for human long bones

Fig. 14   Schematic diagram of femur model

Table 2   Mechanical property of bones used in the model for quasi-static validation (for age 20-39, average)

Fig. 15   Comparison of load-deflection response of bone in quasi-static 3-point bending
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事故時の歩行者脚部と車両との衝突は動的現象であり，

骨格モデルの検証は動的条件下でも行う必要がある．そこ

でKress ら（62）が多数の下肢骨を用いて行った動的三点曲げ

実験の結果を用いて，骨格モデルの動的精度検証を実施し

た．Kress らは Fig. 16 に示すようなセットアップで，下

肢骨に質量 50kg のインパクタを速度 7.5m/s で衝突させ

た際のピーク荷重の平均値を求めた．Table 3に実験条件と

ピーク荷重の平均値を示す．計算では，各条件における平均

年齢に対応する材料特性をコリドーから算出して用いた．

大腿骨と脛骨については横方向（L-M; Lateral-Medial）と前後

方向（A-P; Anterior-Posterior）の二方向から衝撃を加えてお

り，腓骨については横方向のみ実験が行われている．これら

５ケースのすべてについて Fig. 17 に示すような計算モデ

ルを作成し，ピーク荷重を比較した．図には骨折発生時の変

形図も併せて示しており，PAM-CRASHTM の Element

Eliminationオプションに設定した破断ひずみのしきい値を

超えた要素を非表示にしている．これらの要素の質量は周

囲の節点に分配されているためしきい値を超えた後も保存

されるが，剛性がゼロまで低下するためこれらの要素の両

側で荷重伝達は行われなくなる．実際には曲げによる骨折

の場合いわゆるButterfly型の骨折パターンが多く観察され

るが，Fig. 17の計算結果ではインパクタ直下の一列の要素

がElement Eliminationの対象となっている．したがって本

モデルでは実際の骨折のミクロなメカニズムを再現してい

るとは言えないが，歩行者の傷害解析に重要な骨折による

荷重径路の分断はこのようなモデル化でも再現することが

可能である．ピーク荷重の計算結果と実験結果の比較を

Fig. 18に示す．計算では動的負荷条件における材料特性の

ひずみ速度依存性の影響を明確にするため，ひずみ速度依

存性を反映したモデルと反映しないモデルの二種類を用い

た．ひずみ速度依存性を反映しないモデルではピーク荷重

の計算結果は実験結果の 1/2 以下であるが，ひずみ速度依

存性を反映することにより実験結果に近い結果が得られる
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Fig. 16   Test setup for dynamic 3-point bending

Table 3   Test results of dynamic 3-point bending

Fig. 17   Femur model setup for 3-point dynamic
bending

Fig. 18   Comparison of peak force between experiment and simulation
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ことがわかった．このことから，動的現象である歩行者脚部

傷害の発生メカニズムを再現するには，骨格の材料特性の

ひずみ速度依存性をモデルに反映することが不可欠である

といえる．

本研究で開発した骨格モデルは，準静的および動的三点

曲げにおける骨折荷重を精度良く再現できることがわかっ

た．しかしながら実際の歩行者事故ではバンパーが歩行者

の膝関節直下に衝突するケースが多く，三点曲げとはせん

断力と曲げモーメントの分布が異なる可能性がある．さら

に長骨は Fig. 11のようにミクロな内部構造を有しており，

このため軸方向と軸に垂直な方向では材料特性が異なると

されている（63）．今回のモデル化にあたっては材料の異方性，

ひずみ速度依存性，骨折再現モデルの三つを同時に反映で

きる材料モデルがPAM-CRASHTM 上に存在しないため，骨

折再現を重視して材料特性は等方性として取扱ったが，今

後上記三要素を同時に考慮できる材料モデルの開発と併せ，

より実際の歩行者事故に近い形での精度検証をおこなう必

要がある．

５．まとめ

多数の文献調査から材料特性を定め，解剖学的構造を正

確に再現した人体脚部長骨の有限要素モデルを開発し，準

静的および動的三点曲げの実験結果との比較により精度を

検証した結果，以下の結論を得た．

（１）骨の材料特性を文献から調査した結果，骨は圧縮に比

べ引張りにおいて剛性，強度が低いことがわかった．ま

た年齢との関係では 40 歳前後が最も剛性，強度が高

い傾向にあるが，変化量で見ると年齢の影響よりもむ

しろ個体差の影響の方が大きいことがわかった．

（２）開発した骨格モデルは，準静的三点曲げにおける骨折

時の荷重および変位量，動的三点曲げにおける骨折時

の荷重について実験結果と良い一致を示すことがわ

かった．

（３）骨格の動的応答性を正確に再現するには，従来の研究

では考慮されていなかった材料特性のひずみ速度依存

性をモデルに反映することが不可欠であることがわ

かった．

（４）骨格の異方性材料としての取扱いと実際の事故により

近い条件での精度検証が今後の課題である．
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