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Резюме. Актуальність. Контрактура суглобів є частим ускладненням після іммобілізації кінцівки внаслідок 
травми. Жорстка іммобілізація колінного суглоба зазвичай не використовується, але при ушкодженні кісток 
нижньої кінцівки (кісток гомілки та стегнової кістки), а також ушкодженні надп’ятково-гомілкового суглоба та 
стопи обмежується рухливість колінного суглоба та виключається чи значно обмежується навантаження 
на кінцівку і, відповідно, на колінний суглоб. Отже, контрактуру колінного суглоба можна класифікувати як 
контрактуру невикористання, що теж є одним з варіантів післяіммобілізаційних контрактур. У роботі роз-
глянуті результати лікування хворих з контрактурами колінного суглоба, викликаними іммобілізацією вна-
слідок позасуглобових травм (без ушкодження колінного суглоба) нижніх кінцівок. Мета роботи. Вивчити 
вплив низькочастотної вібрації на зменшення післятравматичної контрактури колінного суглоба. Матеріали 
та методи. Проведено вібротерапію 30 пацієнтам з контрактурами колінного суглоба, які сформувалися у 
результаті позасуглобових переломів кісток нижньої кінцівки та надп’ятково-гомілкового суглоба після різ-
них термінів іммобілізації: І група (1 міс.) — 10 пацієнтів, ІІ група (2 міс.) — 12 пацієнтів, ІІІ група (5–6 міс.) — 8 
хворих. Пацієнтам пропонували стандартний курс вібротерапії, тривалість якого становила 14–15 сеансів 
по 10 хв. Вимірювання обсягу рухів (розгинання/згинання) проводили до та після кожної процедури. Часто-
та вібраційного впливу становила 20 Гц. Оцінювали обсяг рухів на 1, 2, 5, 10-й та останній день процедури 
(14–15-та доба). Результати. Вібротерапію починали проводити за умови відсутності болю, виражених по-
верхневих ушкоджень та набряків суглоба. При іммобілізації впродовж 1–1,5 міс. у пацієнтів сформувалося 
незначне обмеження розгинання, у середньому 3 ± 1°, та обмеження згинання, у середньому 89 ± 4°, при 
іммобілізації у 2–3 міс. розгинання становило 4 ± 2°, згинання — 83 ± 3°, при іммобілізації 5–6 міс. у пацієнтів 
кут розгинання обмежувався в середньому 6 ± 1°, згинання — 67 ± 4°. Після першої процедури збільшення 
обсягу рухів у середньому в усіх пацієнтів становило 10 %. Відзначалися втрати обсягу рухів у межах від 5 до 
10 % між першими 5 процедурами та зменшилися до 3 % на кінець циклу вібраційної розробки. Результатом 
локальної низькочастотної розробки колінного суглоба стало збільшення обсягу рухів у колінному сугло-
бі. У пацієнтів І групи до початку розробки був максимальний обсяг рухів — 85 ± 4°, який після процедур 
збільшився до 124 ± 3°, тобто на 31,2 ± 3,1 %, у ІІ групі при початковому обсягу рухів 78 ± 4° було досягнуто 
результат у 116 ± 5°, збільшення відбулося на 32,8 ± 3,2 %, у ІІІ групі первинно був найменший обсяг рухливості 
колінного суглоба — 62 ± 4°, що після курсу вібророзробки досяг 110 ± 6°, збільшення обсягу рухів відбулося 
на 43,7 ± 2,0 %. Висновки. Низькочастотна локальна вібраційна розробка рухів у колінному суглобі та вправи 
на розтягування з елементами постізометричної релаксації є прогресивним методом розробки післяіммо-
білізаційних контрактур, у тому числі застарілих. Дані процедури у пацієнтів з термінами іммобілізації до 2 
місяців призводять до відновлення розгинання у колінному суглобі. У пацієнтів з більш тривалою іммобіліза-
цією розгинання значно покращується, але повністю не відновлюється за стандартний курс 14 процедур, 
тому такі хворі потребують додаткових реабілітаційних заходів. Низькочастотна вібрація є тим механізмом, 
який запускає процеси відновлення та сприяє початку функціонального відновлення колінного суглоба.



Òîì 23, ¹ 5, 2022  www.mif-ua.com, http://trauma.zaslavsky.com.ua 5

Îðèã³íàëüí³ äîñë³äæåííÿ / Original Researches

Âñòóï
Термін «суглобові контрактури» використовується 

для опису втрати пасивного діапазону рухів діартроз-

них суглобів, найбільш поширеного та рухомого типу 

суглобів. Контрактура суглобів є частим ускладненням 

після довготривалої іммобілізації кінцівки внаслідок 

травми. У нашому попередньому дослідженні [2] був 

проаналізований вплив вібраційної терапії на обсяг 

рухів у хворих з іммобілізаційними контрактурами лік-

тьового суглоба після позасуглобових переломів кісток 

верхніх кінцівок залежно від тривалості іммобілізації. 

Контрактура колінного суглоба формується частіше 

внаслідок так званого невикористання суглоба. Тоб-

то тривала зовнішня іммобілізація колінного суглоба 

зазвичай не використовується, але при ушкодженні 

довгих кісток нижньої кінцівки, а також ушкодженні 

надп’ятково-гомілкового суглоба та стопи виключа-

ється чи значно обмежується навантаження на кін-

цівку і, відповідно, обмежується функція колінного 

суглоба. Отже, контрактуру колінного суглоба можна 

класифікувати як контрактуру невикористання, що 

теж є одним з варіантів іммобілізаційних контрактур 

(далі будемо використовувати терміни «іммобілізація» 

та «іммобілізаційна контрактура»).

У колінному суглобі більшість функціональних дій 

вимагають амплітуди рухів у 110–120°, тобто не повно-

го обсягу рухів, але практично всі функціональні дії 

вимагають повного розгинання гомілки. Так, достатня 

амплітуда рухів у колінному суглобі при ходьбі стано-

вить від 0° до 65°, при підйомі сходами — від 0° до 85°, 

при спуску сходами — від 0° до 90°, у положенні сидя-

чи — від 0° до 90°, при підйомі із сидячого положення — 

від 0° до 95°, при зав’язуванні шнурків — від 0° до 105°, 

при їзді на велосипеді — від 0° до 115° тощо [8]. Втрата 

обсягу рухів у колінному суглобі призводить до зміни 

ходи, впливає на рухи в інших суглобах нижньої кін-

цівки, обмежує функціональні можливості людини [4], 

оскільки дефіцит розгинання всього на 5° призводить 

до кульгавості [5].

Хронічний характер перебігу цих ускладнень, слаб-

ка відповідь на терапію, негативний вплив на якість 

життя та інші причини роблять контрактуру колінного 

суглоба не тільки суто медичною, але і соціальною про-

блемою.

Профілактика розвитку контрактур є дуже важ-

ливим фактором лікування травм нижньої кінцівки, 

але, на жаль, з контрактурами часто приходиться мати 

справу, коли вони є хронічними та необоротними. 

Оскільки контрактури розвиваються повільно, їх не за-

вжди виявляють вчасно, на ранніх стадіях розвитку [4].

У лабораторії біомеханіки ДУ «Інститут патоло-

гії хребта та суглобів ім. проф. М.І. Ситенка НАМН 

України» вже впродовж багатьох років для лікування та 

профілактики різних видів суглобових контрактур різ-

ного генезу використовують низькочастотну локальну 

вібраційну терапію [1]. У роботі розглянуті результати 

лікування хворих з іммобілізаційними контрактурами 

колінного суглоба внаслідок позасуглобових травм (без 

ушкодження колінного суглоба) нижніх кінцівок.

Мета роботи: вивчити вплив низькочастотної ві-

брації на зменшення післятравматичної контрактури 

колінного суглоба залежно від тривалості невикорис-

тання суглоба.

Ìàòåð³àëè òà ìåòîäè
Проведено вібротерапію 30 пацієнтам з контракту-

рами колінного суглоба, які сформувалися після по-

засуглобових переломів кісток нижньої кінцівки та 

надп’ятково-гомілкового суглоба. Пацієнтам викону-

вали хірургічну стабілізацію відламків кісток, викорис-

товуючи різні засоби фіксації — гіпсову шину, апарати 

зовнішньої фіксації, ортези тощо. Вік пацієнтів був у 

межах від 20 до 60 років.

Пацієнти були поділені на 3 групи. І групу (10 осіб; 

33,3 %) становили пацієнти, термін обмеження рухли-

вості суглоба у яких не перевищував 6 тижнів (1,5 міся-

ця). ІІ групу (12 осіб; 40 %) становили пацієнти, термін 

обмеження рухливості колінного суглоба яких стано-

вив від 7 до 14 тижнів (2–3 місяці). У ІІІ групі (8 осіб; 

26,7 %) термін іммобілізації становив 5–6 місяців. Ці 

пацієнти, як правило, перенесли декілька оперативних 

втручань.

Пацієнтам пропонували стандартний курс вібро-

терапії, тривалість якого становила 14–15 сеансів по 

10 хв. Вимірювання обсягу рухів (розгинання/згинан-

ня) проводили до та після кожної процедури. Частота 

вібраційного впливу становила 20 Гц. Під час вібрацій-

ної процедури пацієнти виконували вправи з елемен-

тами постізометричної релаксації. Процедура полягала 

у тому, що пацієнту треба було максимально зігнути 

колінний суглоб та зафіксувати положення на 10–15 

секунд, потім розслабити м’язи на 10 секунд, далі мак-

симально розігнути суглоб і також зафіксувати поло-

ження на 10–15 секунд, розслабити м’язи на 10 секунд 

і повторити вправи. Цикл складався з 10–15 повторю-

вань. Між циклами вільне розташування на віброплат-

формі (відпочинок). Таких циклів у процедурі 10–12.

Результати вібротерапії оцінювали в 1, 2, 5, 10-й та 

останній день процедур. Через те, що контрактури ко-

лінного суглоба у пацієнтів були різного ступеня вира-

женості, зміни оцінювали в абсолютних одиницях та у 

відсотках. 

Результати були оброблені статистично. Розрахову-

вали середнє (М), його стандартне відхилення (SD), 

розкид значень. Враховуючи нормальний розподіл 

даних, порівняння між часовими інтервалами у межах 

групи проводили за допомогою Т-тесту для повторних 

вимірювань. Порівняння між групами проводили за 

допомогою однофакторного дисперсійного аналізу.

Ðåçóëüòàòè
Вібротерапію починали проводити за умови відсут-

ності болю, виражених поверхневих ушкоджень та на-

бряків суглоба. На першому сеансі пацієнту показували 

необхідні вправи для розробки рухів у суглобі, обирали 

зручну позу, висоту, на яку пацієнт здатний підняти 

ногу. Для досягнення найбільшого ефекту вібровпли-

ву вправи пропонували виконувати стоячи. Якщо при 
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виражених контрактурах пацієнти не могли поставити 

кінцівку на прилад, поруч ставили підставку, яка до-

рівнювала по висоті віброплатформі, а після досягнен-

ня необхідного кута згинання у колінному суглобі про-

довжували процедури без платформи. При проведенні 

вібророзробки рухів стоячи пацієнти мають триматися 

за додаткову опору — поручні або спинку стільця.

Як показали вимірювання обсягу рухів у колінно-

му суглобі впродовж лікування, тривалість обмеження 

рухливості має безпосередній вплив на вираженість 

контрактури та її «жорсткість» (табл. 1). 

За даними статистичного дослідження пацієнтів з 

контрактурами колінного суглоба було виявлено, що у 

більшості хворих практично було відсутне обмеження 

Таблиця 1. Обсяг розгинання та згинання в колінному суглобі впродовж лікування

П
р

о
ц

е
д

у
р

а

Г
р

у
п

а

Обсяг рухів, градуси

Розгинання Згинання

До Після
Відсоток 

зміни
p До Після

Відсоток 
зміни

p

1 І 3 ± 1 
1 ÷ 5

3 ± 1 
1 ÷ 5

21,2 ± 23,6 
0 ÷ 75,0

t = 2,753
p = 0,022

89 ± 4 
85 ÷ 97

93 ± 4 
90 ÷ 100

4,6 ± 2,0 
2,2 ÷ 8,2

t = –7,746 
p = 0,001

ІІ 4 ± 2 
1 ÷ 8

3 ± 2 
1 ÷ 7

36,0 ± 23,9 
0 ÷ 80,0

t = 4,432
p = 0,001

83 ± 3 
78 ÷ 87

87 ± 2 
85 ÷ 90

5,6 ± 1,9 
1,2 ÷ 9,0

t = –11,000 
p = 0,001

ІІІ 6 ± 1 
5 ÷ 7

5 ± 1 
3 ÷ 6

20,1 ± 12,1 
0 ÷ 40,0

t = 4,965 
p = 0,002

67 ± 4 
62 ÷ 75

72 ± 5 
65 ÷ 80

6,8 ± 2,1  
3,1 ÷ 10,3

t = –8,687 
p = 0,001

p F = 6,156 
p = 0,006

F = 5,6 
p = 0,09

F = 1,86 
p = 0,175

F = 73,706 
p = 0,001

F = 70,572 
p = 0,001

F = 2,908
p = 0,072

2 І 3 ± 1 
1 ÷ 5

2 ± 1 
1 ÷ 5

20,3 ± 26,1 
0 ÷ 75,0

t = 2,449
p = 0,037

89 ± 4 
85 ÷ 97

96 ± 4 
92 ÷ 105

7,5 ± 2,0 
3,3 ÷ 9,2

t = –12,186 
p = 0,001

ІІ 4 ± 2 
1 ÷ 7

2 ± 1 
1 ÷ 5

37,0 ± 24,2 
0 ÷ 80,0

t = 4,988
p = 0,001

84 ± 3 
78 ÷ 87

89 ± 3 
85 ÷ 92

6,5 ± 1,3 
4,9 ÷ 9,0

t = –18,835 
p = 0,001

ІІІ 6 ± 1 
5 ÷ 7

4 ± 1 
3 ÷ 6

22,2 ± 9,3 
14,3 ÷ 40,0

t = 7,638
p = 0,001

68 ± 4 
65 ÷ 75

73 ± 5 
67 ÷ 82

7,1 ± 2,2 
3,1 ÷ 9,3

t = –8,397 
p = 0,001

p F = 6,815 
p = 0,004

F = 8,022 
p = 0,002

F = 1,863
p = 0,175

F = 79,094 
p = 0,001

F = 76,779 
p = 0,001

F = 0,816 
p = 0,453

5 І 3 ± 1 
1 ÷ 4

2 ± 1 
1 ÷ 4

33,3 ± 24,9 
0 ÷ 66,7

t = 3,857
p = 0,004

96 ± 3 
2 ÷ 102

101 ± 2 
100 ÷ 105

5,6 ± 2,3 
2,9 ÷ 8,7

t = –8,146 
p = 0,001

ІІ 3 ± 1 
1 ÷ 5

2 ± 1 
1 ÷ 4

38,7 ± 19,6 
0 ÷ 75,0

t = 5,745
p = 0,001

91 ± 5 
82 ÷ 97

96 ± 4 
90 ÷ 100

6,0 ± 2,3 
3,1 ÷ 9,8

t = –9,729 
p = 0,001

ІІІ 5 ± 1 
4 ÷ 6

4 ± 1 
2 ÷ 4

25,8 ± 19,7 
0 ÷ 66,7

t = 3,274 
p = 0,014

76 ± 5 
70 ÷ 82

78 ± 5 
75 ÷ 88

7,2 ± 2,2 
2,6 ÷ 10,0

t = –7,514 
p = 0,031

p F = 13,179 
p = 0,001

F = 10,526 
p = 0,001

F = 0,863
p = 0,433

F = 53,127 
p = 0,001

F = 70,573 
p = 0,001

F = 1,087 
p = 0,352

10 І 2 ± 1 
1 ÷ 2

1 ± 0 
1 ÷ 2

25,0 ± 26,4 
0 ÷ 50,0

t = 3,000 
p = 0,015

109 ± 4 
100 ÷ 115

114 ± 2 
110 ÷ 115

4,5 ± 4,2 
0 ÷ 15,0

t = –3,582 
p = 0,006

ІІ 2 ± 1 
1 ÷ 3

1 ± 1 
1 ÷ 3

25,0 ± 26,1 
0 ÷ 50,0

t = 3,317 
p = 0,007

106 ± 59
7 ÷ 112

110 ± 5 
100 ÷ 115

3,4 ± 1,3 
1,9 ÷ 5,9

t = –9,466 
p = 0,001

ІІІ 3 ± 1 
2 ÷ 5

2 ± 1 
1 ÷ 4

40,4 ± 38,4 
–33,3 ÷ 

75,0

t = 2,762
p = 0,028

91 ± 6 
75 ÷ 102

95 ± 6 
80 ÷ 105

4,7 ± 2,3 
2,2 ÷ 9,2

t = –5,065 
p = 0,021

p F = 13,882 
p = 0,001

F = 2,478 
p = 0,103

F = 0,782
p = 0,467

F = 31,601 
p = 0,001

F = 43,275 
p = 0,001

F = 0,671 
p = 0,519

14 І 1 ± 0 
1 ÷ 2

1 ± 0 
0 ÷ 1

25,0 ± 42,5 
0 ÷ 100,0

t = 1,964 
p = 0,081

121 ± 5 
110 ÷ 125

125 ± 3 
120 ÷ 130

3,3 ± 2,6 
0 ÷ 9,1

t = –4,275 
p = 0,002

ІІ 1 ± 1 
1 ÷ 3

1 ± 1 
0 ÷ 2

36,1 ± 37,5 
0 ÷ 100,0

t = 3,924 
p = 0,002

114 ± 5 
107 ÷ 120

117 ± 5 
110 ÷ 125

2,7 ± 1,5
0 ÷ 4,5

t = –6,371 
p = 0,001

ІІІ 2 ± 1 
1 ÷ 3

1 ± 0 
1 ÷ 2

25,0 ± 28,2 
0 ÷ 66,7

t = 2,37 
p = 0,049

94 ± 7 
79 ÷ 115

95 ± 10 
80 ÷ 117

1,0 ± 3,5
1,7 ÷ 12,0

t = –1,391 
p = 0,212

p F = 2,329 
p = 0,117

F = 1,189 
p = 0,320

F = 0,32 
p = 0,728

F = 14,531 
p = 0,001

F = 18,731 
p = 0,001

F = 0,636
p = 0,537



Òîì 23, ¹ 5, 2022  www.mif-ua.com, http://trauma.zaslavsky.com.ua 7

Îðèã³íàëüí³ äîñë³äæåííÿ / Original Researches

розгинання. При іммобілізації впродовж 1–1,5 місяця 

у пацієнтів сформувалося незначне обмеження розги-

нання, у середньому 3 ± 1°, що практично не впливає 

на параметри звичайної ходьби, хоча у деяких паці-

єнтів відмічали наявність обмеження розгинання до 

5°. Вже після першої процедури вібророзробки у біль-

шості хворих відмічали збільшення кута розгинання, 

хоча середнє значення по групі залишилось тим же, 

зміни виявилися статистично значущими (p = 0,022). 

Після іммобілізації протягом 2–3 місяців у пацієнтів 

відмічали обмеження розгинання, в середньому 4 ± 2°, 

хоча спостерігали обмеження і у 8°. Після першої про-

цедури розробки обмеження розгинання статистично 

значуще зменшилося (р = 0,001) до 3 ± 2°. У ІІІ групі 

Таблиця 2. Загальній обсяг рухів у колінному суглобі впродовж лікування

П
р

о
ц

е
д

у
р

а

Г
р

у
п

а

Загальний обсяг рухів, градуси

Відсоток 
втрати між 

процедурами
До Після

Відсоток 
зміни

p

1 І 85 ± 4 
80 ÷ 94

90 ± 4 
85 ÷ 98

5,6 ± 1,6 
3,5 ÷ 8,3

t = –11,529 
p = 0,001

ІІ 78 ± 4 
73 ÷ 84

84 ± 3 
78 ÷ 89

8,1 ± 2,6 
2,4 ÷ 12,0

t = –11,318 
p = 0,001

ІІІ 62 ± 4 
56 ÷ 68

68 ± 5 
59 ÷ 74

9,3 ± 2,3 
5,4 ÷ 12,7

t = –10,286 
p = 0,001

p F = 83,133 
p = 0,001

F = 70,058 
p = 0,001

F = 6,322 
p = 0,006

2 І –5,0 ± 1,5 
–7,3 ÷ –3,4

86 ± 4 
80 ÷ 94

93 ± 5 
87 ÷ 103

8,6 ± 1,5 
5,9 ÷ 11,0

t = –18,500 
p = 0,001

ІІ –6,5 ± 3,2 
–12,0 ÷ –1,2

79 ± 4 
74 ÷ 86

86 ± 3 
80 ÷ 91

9,1 ± 2,2 
5,8 ÷ 12,5

t = –15,117 
p = 0,001

ІІІ –7,9 ± 3,4 
–10,9 ÷ 1,0

63 ± 3 
59 ÷ 68

69 ± 5 
62 ÷ 76

9,8 ± 2,4 
5,1 ÷ 12,5

t = –10,550 
p = 0,001

p F = 87,231 
p = 0,001

F = 81,047 
p = 0,001

F = 0,647 
p = 0,532

F = 2,351 
p = 0,114

5 І –3,7 ± 1,9 
–6,7 ÷ –1,0

93 ± 4 
88 ÷ 100

99 ± 2 
96 ÷ 104

6,7 ± 2,4 
3,1 ÷ 10,0

t = –9,858 
p = 0,001

ІІ –4,1 ± 3,4 
–8,0 ÷ 3,2

88 ± 5 
80 ÷ 96

94 ± 4 
88 ÷ 99

7,7 ± 2,9 
3,1 ÷ 11,4

t = –9,834 
p = 0,001

ІІІ –6,8 ± 2,1 
–10,8 ÷ –4,3

71 ± 5 
65 ÷ 77

77 ± 5 
71 ÷ 84

9,6 ± 1,3 
8,3 ÷ 12,3

t = –27,000 
p = 0,001

p F = 57,811 
p = 0,001

F = 81,554 
p = 0,001

F = 3,263 
p = 0,054

F = 3,583 
p = 0,042

10 І –3,2 ± 3,7 
–12,1 ÷ 1,8

107 ± 4 
99 ÷ 113

113 ± 2 
108 ÷ 114

5,1 ± 4,2 
1,9 ÷ 15,2

t = –4,104 
p = 0,003

ІІ –2,8 ± 2,3 
–7,1 ÷ 1,9

104 ± 5 
96 ÷ 110

108 ± 5 
99 ÷ 114

3,9 ± 1,5 
1,9 ÷ 7,1

t = –9,800 
p = 0,001

ІІІ –2,5 ± 2,6 
–6,8 ÷ 2,2

88 ± 6 
81 ÷ 99

92 ± 6 
79 ÷ 104

6,5 ± 3,5 
1,1 ÷ 13,3

t = –4,440 
p = 0,001

p F = 38,245 
p = 0,001

F = 42,534 
p = 0,001

F = 1,610 
p = 0,218

F = 0,130 
p = 0,879

14 І –1,3 ± 2,9 
–7,3 ÷ 2,5

120 ± 5 
109 ÷ 124

124 ± 3 
119 ÷ 129

3,6 ± 2,8 
1,0 ÷ 10,1

t = –4,209 
p = 0,002

ІІ –2,2 ± 1,9 
–5,1 ÷ 0,0

113 ± 4 
106 ÷ 118

116 ± 5 
109 ÷ 124

3,3 ± 1,7 
0,8 ÷ 5,5

t = –6,775 
p = 0,001

ІІІ –2,5 ± 3,9 
–5,2 ÷ 5,8

93 ± 8 
96 ÷ 114

95 ± 6 
80 ÷ 115

2,7 ± 3,8 
1,8 ÷ 13,4

t = –1,716 
p = 0,067

p F = 15,827 
p = 0,001

F = 20,251 
p = 0,001

F = 0,668 
p = 0,521

F = 0,855 
p = 0,436
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(5–6 місяців іммобілізації) у пацієнтів кут розгинан-

ня був приблизно 6 ± 1°, але після першої процедури 

 вібророзробки статистично значуще (р = 0,002) змен-

шився до 5 ± 1°. Відмітимо, що у пацієнтів І та ІІ груп 

обмеження розгинання до 1° відбулося вже на 5-ту — 

7-му процедуру, а в ІІІ групі — після 10-го процедур-

ного дня.

Основна проблема у пацієнтів після іммобілізації 

нижньої кінцівки з приводу позасуглобових ушко-

джень полягала у формуванні розгинальної контракту-

ри, тобто обмеження кута згинання колінного суглоба. 

У хворих І групи (іммобілізація протягом 1–1,5 місяця) 

до початку процедур кут згинання становив у серед-

ньому 89 ± 4°, а після першої процедури вібраційної 

розробки статистично значуще (р = 0,001) збільшився 

до 93 ± 4°. У пацієнтів ІІ групи (2–3 місяці іммобіліза-

ції) кут згинання до процедур у середньому становив 

83 ± 3°, але після першої процедури значуще (р = 0,001) 

збільшився до 87 ± 2°. Найгірші результати після три-

валої іммобілізації були в пацієнтів ІІІ групи (іммобілі-

зація протягом 5–6 місяців): у середньому кут згинан-

ня становив 67 ± 4°, а після першої процедури значуще 

(р = 0,001) збільшився до 72 ± 5°. Загальний приріст 

кута згинання становив 5,6 ± 2,1°. 

На другий процедурний день у пацієнтів відміча-

ли деяку втрату кута розгинання, але після процеду-

ри відмічали збільшення розгинання. Так, у І групі 

хворих розгинання з 89 ± 4° сягнуло 96 ± 4°, тобто на 

7,5 ± 2,0 %, у ІІ групі — з 84 ± 3° до 89 ± 3°, тобто на 

6,5 ± 1,3 %, у ІІІ групі — з 68 ± 4° до 73 ± 5°, тобто на 

7,1 ± 2,2 %. Зміни у всіх групах статистично значущі.

Помітний результат згинання (більше 90°) у пацієн-

тів І та ІІ груп відмічали після 5-ї процедури. У І групі 

на 5-й процедурний день згинання збільшилося в се-

редньому до 101 ± 2°, у ІІ групі — до 96 ± 4°. У ІІІ гру-

пі результати були гіршими і становили в середньому 

76 ± 5° до процедури та 81 ± 5° — після.

У ІІІ групі 90° згинання пацієнти досягли тільки піс-

ля 10-ї процедури вібророзробки. У більшості пацієнтів 

І та ІІ груп на 10-ту добу відмічали значне покращення 

згинання до 100–115°.

Наприкінці циклу вібраційної розробки колінно-

го суглоба у пацієнтів І групи відмічали кут згинання 

125 ± 3°, а у деяких — повне згинання до 130°, у ІІ гру-

пі — 117 ± 5°, у деяких — до 125°. У ІІІ групі кут зги-

нання колінного суглоба був у середньому 95 ± 10°, у 

межах від 80° до 117°. Тобто практично у всіх хворих 

спостерігали достатній кут згинання колінного суглоба 

для виконання основних функціональних дій.

Дані про загальний обсяг рухів у колінному суглобі 

до та після першої процедури наведено в табл. 2.

У пацієнтів після іммобілізації колінного суглоба кут 

розгинання не сильно впливав на загальний обсяг ру-

хів, головним чинником зменшення загального обсягу 

рухів було обмеження згинання. Вібраційна розробка 

рухів помітно збільшувала розгинання та згинання су-

глоба, тим самим збільшуючи і загальний обсяг рухів. 

У І групі до розробки загальний обсяг рухів становив 

85 ± 4°, а після першої процедури — 90 ± 4°, у ІІ групі 

обсяг рухів змінився з 78 ± 4° до 84 ± 3°, у ІІІ — з 62 ± 4° 

до 68 ± 5°. У всіх групах збільшення обсягу рухів було 

статистично значущим (р = 0,001).

Треба відмітити, що перед другою процедурою у па-

цієнтів відмічали втрату обсягу рухів від 5,0 ± 1,5 % у 

І групі до 7,9 ± 3,4 % — у ІІІ групі, але після другої про-

цедури збільшення обсягу рухів продовжилося в серед-

ньому на 10 % у всіх хворих. 

Втрати обсягу рухів між процедурами спостеріга-

лися впродовж всього циклу, але поступово змен-

шувалися після 10-го дня, що може бути наслідком 

закріплення досягнутого результату розробки рухли-

вості суглоба.

Наприкінці циклу вібраційної розробки, тобто на 

14-ту процедуру, у пацієнтів І групи обсяг рухів у ко-

лінному суглобі сягнув 124 ± 3°, у ІІ групі — 116 ± 5°, у 

ІІ групі обсяг рухів становив 110 ± 6°.

На діаграмі (рис. 1) показана динаміка збільшення 

обсягу рухів у колінному суглобі впродовж вібраційної 

розробки.

На діаграмі показано, що після першої процеду-

ри у пацієнтів відбувається помітне збільшення 

обсягу рухів у суглобі, але в подальшому приріст 

уповільнюється, і тільки після 5-ї (у деяких хво-

рих — після 7-ї) процедури спостерігаємо стійкий 

приріст обсягу рухів. 

На діаграмі показано, що результати розробки в ІІІ 

групі гірші, ніж в І та ІІ групах. Це підтверджує одно-

факторний дисперсійний аналіз ANOVA: за результа-

тами апостеріорного тесту Дункана (табл. 3), дані ІІІ 

групи значуще (α = 0,005) відрізняються від результатів 

в інших групах.

За даними статистичного аналізу, результати в гру-

пах пацієнтів значуще відрізняються на всіх процедур-

них етапах. 

Зазвичай пацієнти ІІІ групи за можливості продо-

вжували курс вібророзробки після тижневої перерви, 

часто вібророзробка супроводжувалася іншими ліку-

вальними процедурами та ЛФК.

Загальний приріст обсягу рухів у пацієнтів наведено 

в табл. 4.

Рисунок 1. Динаміка обсягу рухів у пацієнтів 

у процесі проведення локальної низькочастот-

ної вібраційної розробки колінного суглоба
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Таблиця 3. Результати однофакторного дисперсійного аналізу з апостеріорним тестом Дункана

Г
р

у
п

а

Різниця на рівні α = 0,005

До 
процедури

Після процедури

1 2 5 10 14

1 2 3 1 2 3 1 2 3 1 2 3 1 2 3 1 2 3

ІІІ 62 68 69 77 93 95

ІІ 78 84 87 94 108 116

І 85 90 93 99 113 124

Таблиця 4. Зміни обсягу рухів у колінному суглобі в процесі проведення вібраційної розробки

Параметр Групи

Обсяг рухів
Стат. 

значущість 
зміни (p)

Перед першою 
процедурою 

(градуси)

Після 
останньої 
(градуси)

Відсоток 
зміни

Загальний 
обсяг рухів

І 85 ± 4 
80 ÷ 94

124 ± 3 
119 ÷ 129

31,2 ± 3,1 
24,8 ÷ 35,5

t = –29,769 
p = 0,001

ІІ 78 ± 4 
73 ÷ 84

116 ± 5 
109 ÷ 124

32,8 ± 3,2 
24,8 ÷ 35,9

t = –29,859 
p = 0,001

ІІІ 62 ± 4 
56 ÷ 68

95 ± 6 
80 ÷ 115

30,7 ± 8,0 
20,7 ÷ 35,4

t = –37,049 
p = 0,001

p F = 83,133 
p = 0,001

F = 20,251 
p = 0,001

F = 49,445 
p = 0,001

Результатом локальної низькочастотної розробки 

колінного суглоба стало збільшення обсягу рухів у ко-

лінному суглобі. У пацієнтів І групи до початку розроб-

ки був максимальний обсяг рухів 85 ± 4°, який після 

процедур збільшився до 124 ± 3°, тобто на 31,2 ± 3,1 %, 

у ІІ групі при початковому обсягу рухів 78 ± 4° було до-

сягнуто результат у 116 ± 5°, збільшення відбулося на 

32,8 ± 3,2 %, у ІІІ групі первинно був найменший обсяг 

рухливості колінного суглоба — 62 ± 4°, що після курсу 

вібророзробки досяг 95 ± 6°, збільшення обсягу рухів 

відбулося на 30,7 ± 8,0 %.

Îáãîâîðåííÿ ðåçóëüòàò³â
Контрактура колінного суглоба при травмах нижніх 

кінцівок без ушкодження самого суглоба формуєть-

ся внаслідок обмеження рухливості та навантаження. 

Тому контрактуру колінного суглоба відносимо до 

контрактур невикористання. Незначні рухи у суглобі 

не дають повністю припинити живлення хряща, сугло-

бова капсула продовжує працювати, хоча в неповному 

обсязі.

Тому основним фактором, який впливає на фор-

мування контрактури колінного суглоба, є зниження 

сили м’язів. Дане припущення підтверджують дослі-

дження вчених зі Словенії, які провели аналіз фор-

мування обмеження рухливості у суглобах на основі 

об’єднаної вибірки 318 здорових пацієнтів після без-

діяльності або механічного розвантаження внаслідок 

ліжкового режиму. Результати показують логарифміч-

ну втрату сили, викликану бездіяльністю, і атрофію 

м’язів — розгиначів коліна, що несуть навантаження. 

Найбільша швидкість зниження м’язової сили та атро-

фії спостерігалася на ранніх стадіях ліжкового режиму 

та залишалась незмінно низькою починаючи приблиз-

но з 35-ї доби невикористання кінцівки, у той же час 

змінюються властивості самих м’язів — збільшується їх 

жорсткість [7]. Головний внесок у формування конт-

рактури колінного суглоба роблять зміни підколінних 

сухожилків, які при обмеженні рухливості втрачають 

еластичність [6]. 

Саме тому, на нашу думку, у пацієнтів з різними 

термінами іммобілізації кут згинання ставав меншим 

зі збільшенням терміну іммобілізації. М’язи втрачають 

силу і разом з тим здатність до повноцінного згинання 

коліна, а термін іммобілізації впливає на зміни підко-

лінних сухожилків, що, у свою чергу, впливає на здат-

ність відновити згинання. 

Тому чим більша тривалість іммобілізації, тим важче 

проходить процес відновлення згинання.

На розгинання колінного суглоба також впливає 

зміна еластичності підколінних сухожилків. Але пе-

ребудова, зменшення еластичності сухожилків — це 

тривалий процес, який займає декілька місяців. Тому у 

пацієнтів з тривалістю іммобілізації менше ніж 3 місяці 

після процедур доволі швидко відновлюється розги-

нання, а у хворих з тривалістю іммобілізації більше ніж 

5 місяців досягти фізіологічної норми важко, і необхід-

на тривала реабілітація. 

За даними D. Bączkowicz et al. [3], процеси в колін-

ному суглобі після шеститижневої іммобілізації є обо-

ротними та відносно швидко відновлюється повний 

обсяг рухів у суглобі, але після цього терміну реабіліта-

ція повинна бути більш тривалою, у всякому разі біль-

ше ніж 2 тижні.
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Âèñíîâêè
Низькочастотна локальна вібраційна розробка рухів 

у колінному суглобі та вправи на розтягування з еле-

ментами постізометричної релаксації є прогресивним 

методом розробки післяіммобілізаційних контрактур, 

у тому числі застарілих. Дані процедури у пацієнтів з 

термінами іммобілізації до 2 місяців призводять до від-

новлення розгинання у колінному суглобі. У пацієнтів 

з більш тривалою іммобілізацію переважно покращу-

ється розгинання, але воно повністю не відновлюється 

за стандартний курс 14 процедур, тому такі хворі по-

требують додаткових реабілітаційних заходів. Низь-

кочастотна вібрація є тим механізмом, який запускає 

процеси відновлення та сприяє початку функціональ-

ного відновлення колінного суглоба.

Конфлікт інтересів. Автори заявляють про відсут-

ність конфлікту інтересів та власної фінансової заці-

кавленості при підготовці даної статті.
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Analysis of the results of vibration therapy for contractures of the knee joint after immobilization 
in patients with extra-articular fractures of the lower extremities

Abstract. Background. Joint contracture is a frequent complication 

after immobilization of a limb due to injury. Rigid immobilization of 

the knee joint is usually not used, but in case of damage to the bones 

of the lower limb (shin and femur), as well as damage to the ankle 

joint and foot, the mobility of the knee joint is limited, and the load 

on the limb is excluded or significantly limited, and, respectively, on 

the knee joint too. Therefore, the contracture of the knee joint can 

be classified as a contracture of disuse, which is also one of the types 

of contractures after immobilization. The work examines treatment 

outcomes in patients with knee joint contractures caused by immo-

bilization due to extra-articular injuries (without damage to the knee 

joint) of the lower extremities. The objective was to study the effect of 

low-frequency vibration on the reduction of post-traumatic contrac-

ture of the knee joint. Materials and methods. Vibrotherapy was per-

formed in 30 patients with knee joint contractures, which developed 

after extra-articular fractures of the bones of the lower limb and the 

ankle joint after different periods of immobilization: the first group 

(1 month) — 10 patients, the second group (2 months) — 12 people, 
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the third group (5–6 months) — 8 individuals. Patients were offered 

a standard course of vibrotherapy the duration of which was 14–15 

sessions of 10 minutes each. The range of motion (extension/flexion) 

was measured before and after each procedure. The frequency of vi-

bration was 20 Hz. The volume of movements was evaluated on the 

days 1, 2, 5, 10 and on the last day (14–15) of procedure. Results. 
Vibrotherapy was started under the condition of absence of pain, 

pronounced surface damage and swelling of the joint. With immobi-

lization for 1–1.5 months, the patients developed a slight limitation 

of extension, on average 3 ± 1°, and limitation of flexion, on average 

89 ± 4°; with immobilization for 2–3 months, extension was 4 ± 2°, 

flexion — 83 ± 3°; with immobilization for 5–6 months, the exten-

sion angle was limited to an average of 6 ± 1°, flexion — 67 ± 4°. 

After the first procedure, an increase in the volume of movements 

was on average 10 % for all patients. Loss of range of motion ranged 

from 5 to 10 % between the first 5 procedures, and decreased to 3 % 

by the end of the vibration cycle. The result of local low-frequency 

therapy of the knee joint was an increase in the range of its motion. 

The patients of group I had the maximum range of motion before ex-

ercises were started — 85 ± 4°, which after the procedures increased 

to 124 ± 3°, i.e. by 31.2 ± 3.1 %; in group II at the initial range of 

movements of 78 ± 4°, a result of 116 ± 5° was achieved, an increase 

was 32.8 ± 3.2 %; group III initially had the lowest mobility of the 

knee joint — 62 ± 4°, and after the vibration course, it reached the level 

of 110 ± 6°, the range of motion increased by 43.7 ± 2.0 %. Conclusions. 
Low-frequency local vibration development of movements in the knee 

joint and stretching exercises with elements of post-isometric relaxation 

is a progressive method to control contractures caused by immobiliza-

tion, including old ones. These procedures in patients with periods of 

immobilization of up to 2 months lead to restoration of extension in the 

knee joint. In people with longer immobilization, extension improves 

significantly, but is not completely restored du ring the standard course 

of 14 procedures, so such patients require additional rehabilitation mea-

sures. Low-frequency vibration is the mechanism that initiates the re-

covery process and promotes the beginning of the functional restoration 

of the knee joint.
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Âèâ÷åííÿ â³äíîñíèõ äåôîðìàö³é çâ’ÿçêîâîãî 
àïàðàòó êîë³ííîãî ñóãëîáà ïðè àïëàç³¿ 

õðåñòîïîä³áíèõ çâ’ÿçîê òà ï³ñëÿ ¿õ â³äíîâëåííÿ 
(ìàòåìàòè÷íå ìîäåëþâàííÿ)

Резюме. Актуальність. Основним та самим ефективним способом лікування нестабільності колінного сугло-
ба при аплазії хрестоподібних зв’язок є позасуглобова реконструкція зв’язкового апарату колінного суглоба. 
Тому для вивчення ефективності даного методу лікування проводиться математичне моделювання. Мета: ви-
вчити величини деформацій у зв’язковому апараті колінного суглоба при аплазії хрестоподібних зв’язок до 
та після реконструктивного втручання та порівняння отриманих результатів з нормою. Матеріали та методи. 
Розроблена базова скінченно-елементна модель нижньої кінцівки, яка була доповнена колатеральними та 
хрестоподібними зв’язками колінного суглоба. На основі базової моделі була розроблена модель з аплазією 
хрестоподібних зв’язок колінного суглоба та модель, яка відображає стан колінного суглоба після виконання 
реконструктивного оперативного втручання за методикою SUPERknee за D. Paley. Модель випробували під 
впливом вертикального навантаження в положенні згинання колінного суглоба під кутом 135°. Результати. При 
нормальній будові колінного суглоба максимальні відносні деформації величиною 4,0 % бере на себе задня 
хрестоподібна зв’язка. Відносні деформації передньої хрестоподібної зв’язки вдвічі менші і не перевищують 
показника 2,0 %. Також на рівні 2,0 % визначаються відносні деформації латеральної зв’язки, тоді як відносні 
деформації медіальної зв’язки сягають значення 3,0 %. Відсутність хрестоподібних зв’язок при їх аплазії збіль-
шує навантаження на колатеральні зв’язки колінного суглоба, і, як наслідок, підвищується величина їх віднос-
них деформацій. Так, відносні деформації медіальної зв’язки збільшуються до позначки 5,0 %, а латеральної 
зв’язки — до 3,0 %. Значно більша пружність і менша пластичність штучного матеріалу зв’язок після відновлен-
ня зв’язкового апарату за методикою SUPERknee за D. Paley обумовлюють і меншу їх деформацію. Найбільші 
відносні деформації лавсанової стрічки 2,0 % спостерігаються в передній частині та на латеральному боці 
суглоба. На медіальному боці відносні деформації стрічки визначаються на рівні 1,0 %. У задній частині, при 
обраному варіанті навантаження суглоба, деформації стрічки практично відсутні. Висновки. Аплазія хресто-
подібних зв’язок призводить до підвищення величин відносних деформацій в елементах зв’язкового апара-
ту колінного суглоба. Після відновлення зв’язкового апарату колінного суглоба за методикою SUPERknee за 
D. Paley величини відносних деформацій в елементах зв’язкового апарату колінного суглоба зменшуться ниж-
че показників моделі в нормі, що обумовлено механічними властивостями штучного матеріалу, що замінює 
зв’язки. Низькій рівень відносних деформацій у стрічці є передумовою стабільності колінного суглоба.
Ключові слова: хрестоподібні зв’язки; аплазія; деформації

Âñòóï
Аплазія хрестоподібних зв’язок є основною при-

чиною нестабільності колінного суглоба при вродже-

них повздовжніх вадах розвитку нижніх кінцівок [1]. 

Giorgi перший описав анатомію колінного суглоба 

при аплазії хрестоподібних зв’язок, вказуючи, що за 

відсутності хрестоподібних зв’язок форма суглобових 

поверхонь змінюється та стає подібною до «кулі та ви-

їмки» [2]. Основним та самим ефективним способом 

лікування нестабільності колінного суглоба при аплазії 

хрестоподібних зв’язок є позасуглобова реконструк-

ція зв’язкового апарату колінного суглоба. Тому для 
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вивчення ефективності даного методу лікування в на-

шому дослідженні проводиться математичне моделю-

вання напружено-деформованого стану у колінному 

суглобі при аплазії хрестоподібних зв’язок до та після 

реконструктивного втручання та порівняння отрима-

них результатів з нормою.

Мета: вивчити величини деформацій у зв’язковому 

апараті колінного суглоба при аплазії хрестоподібних 

зв’язок до та після реконструктивного втручання та по-

рівняти отримані результати з нормою.

Ìàòåð³àëè òà ìåòîäè
У лабораторії біомеханіки ДУ «Інститут патоло-

гії хребта та суглобів ім. проф. М.І. Ситенка НАМН 

України» була розроблена базова скінченно-елементна 

модель нижньої кінцівки [3], яка була доповнена кола-

теральними та хрестоподібними зв’язками колінного 

суглоба (рис. 1).

Також на основі базової моделі була розроблена 

модель з аплазією хрестоподібних зв’язок колінно-

го суглоба. Зовнішній вигляд моделі наведено на 

рис. 2.

Третя модель була побудована на основі моделі 

колінного суглоба з аплазією хрестоподібних зв’язок 

і відображає стан колінного суглоба після виконан-

ня реконструктивного оперативного втручання за 

методикою SUPERknee за D. Paley [4]. Для цього в 

попередню модель були введені елементи, що моде-

люють штучні зв’язки з лавсану. Лавсан був обраний 

як біологічно нейтральний матеріал, що є найближ-

чим за механічними властивостями до зв’язок, ство-

рених під час реконструкції із широкої фасції стегна 

та прошитих спеціальним швом із нитки, що не роз-

смоктується.

При моделюванні матеріал вважали однорідним 

та ізотропним. Як скінченний елемент був обраний 

10-вузловий тетраедр з квадратичною апроксимацією. 

Механічні характеристики біологічних тканин обира-

ли за даними літератури [5–7]. Характеристики штуч-

них матеріалів обирали за даними технічної літератури 

[8]. Механічні характеристики матеріалів, що викорис-

товували в розрахунках, наведені в табл. 1.

Модель випробовували під впливом вертикального 

навантаження в положенні згинання колінного сугло-

Рисунок 1. Скінченно-елементна модель колінного суглоба в нормі: а — загальний вигляд; 

б — вигляд спереду; в — вигляд ззаду; г — вигляд з латерального боку; д — вигляд з медіального 

боку

а б в г д

Рисунок 2. Скінченно-елементна модель колінного суглоба: а — вигляд спереду; б — вигляд ззаду; 

в — вигляд з латерального боку; г — вигляд з медіального боку

а б в г
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Рисунок 3. Скінченно-елементна модель колінного суглоба після виконання оперативного 

втручання за методикою SUPERknee за D. Paley: а — вигляд спереду; б — вигляд ззаду; в — вигляд 

з латерального боку; г — вигляд з медіального боку

а б в г

Таблиця 1. Механічні характеристики матеріалів, що використовували при моделюванні

Матеріал
Модуль Юнга (Е), 

МПа
Коефіцієнт Пуассона, ν

Кортикальна кістка [3] 18400 0,3

Губчаста кістка [3] 1040 0,3

Хрящова тканина [4] 5,58 0,45

Зв’язки [5] 330 0,40

Лавсан [6] 6000 0,34

ба під кутом 135°. Схему навантаження моделі наведе-

но на рис. 4.

До головки стегна прикладали навантаження вели-

чиною 270 Н, що відповідає середній масі тіла 10-річної 

дитини без урахування маси опорної кінцівки [9]. Також 

до головки стегна прикладали обертаючий момент вели-

чиною 104,3 Нм, а до надколінка прикладали рівнодіючу 

силу м’язів — розгиначів стегна величиною 1080 Н. Вели-

чини обертаючого моменту та рівнодіючої сили розгина-

чів стегна визначали за допомогою математичної моделі, 

розробленої в ДУ «Інститут патології хребта та суглобів 

ім. проф. М.І. Ситенка НАМН України» [10–12]. 

Дослідження напружено-деформованого стану моде-

лей виконували за допомогою методу скінченних еле-

ментів. Як критерій оцінки напруженого стану моделей 

використовували відносні деформації матеріалу [13].

Моделювання виконували за допомогою системи ав-

томатизованого проєктування Solid Works. Розрахунки 

напружено-деформованого стану моделей виконували 

за допомогою програмного комплексу Cosmos M [14].

Ðåçóëüòàòè
У результаті математичного моделювання були ви-

значені величини відносних деформацій, які виника-

ють у зв’язках колінного суглоба досліджених варіантів 

моделі. Розподіл відносних деформацій у зв’язках ко-

лінного суглоба в нормі наведено на рис. 5. Рисунок 4. Схема навантаження моделі
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Рисунок 5. Картина розподілу відносних деформацій у зв’язках колінного суглоба в нормі: 

а — вигляд спереду; б — вигляд ззаду; в — вигляд з латерального боку; г — вигляд з медіального 

боку

Рисунок 6. Картина розподілу відносних деформацій у зв’язках колінного суглоба при аплазії 

хрестоподібних зв’язок: а — вигляд спереду; б — вигляд ззаду; в — вигляд з латерального боку; 

г — вигляд з медіального боку

Рисунок 7. Картина розподілу відносних деформацій у зв’язках колінного суглоба після відновлення 

зв’язкового апарату за методикою SUPERknee: а — вигляд спереду; б — вигляд ззаду; в — вигляд 

з латерального боку; г — вигляд з медіального боку

а б в г
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При нормальній будові колінного суглоба й обра-

ному варіанті навантаження максимальні відносні де-

формації величиною 4,0 % бере на себе задня хресто-

подібна зв’язка. Відносні деформації передньої хрес-

топодібної зв’язки вдвічі менші і не перевищують 

показника 2,0 %. Також на рівні 2,0 % визначаються 

відносні деформації латеральної зв’язки, тоді як від-

носні деформації медіальної зв’язки сягають значення 

3,0 %.

Розглянемо, як відображається відсутність хресто-

подібних зв’язок на деформації колатеральних. Карти-

на розподілу відносних деформацій у зв’язках колінно-

го суглоба при аплазії хрестоподібних зв’язок наведена 

на рис. 6.

Відсутність хрестоподібних зв’язок при їх аплазії 

збільшує навантаження на колатеральні зв’язки колін-

ного суглоба, і, як наслідок, підвищується величина їх 

відносних деформацій. Так, відносні деформації меді-

альної зв’язки збільшуються до позначки 5,0 %, а лате-

ральної зв’язки — до 3,0 %.

На рис. 7 наведено розподіл відносних деформа-

цій у зв’язках колінного суглоба після відновлення 

зв’язкового апарату за методикою SUPERknee.

Значно більша пружність і менша пластичність 

штучного матеріалу зв’язок після виконання віднов-

лення зв’язкового апарату за методикою SUPERknee 

за D. Paley обумовлюють і меншу їх деформацію. Най-

більші відносні деформації лавсанової стрічки 2,0 % 

спостерігаються в передній частині та на латеральному 

боці суглоба. На медіальному боці відносні деформації 

стрічки визначаються на рівні 1,0 %. У задній частині, 

при обраному варіанті навантаження суглоба, дефор-

мації стрічки практично відсутні.

Дані про величини відносних деформацій у 

зв’язковому апараті колінного суглоба різних варіантів 

моделі наведені в табл. 2.

Діаграма, яка наведена на рис. 8, дає наочне уявлен-

ня про співвідношення величин відносних деформацій 

в елементах зв’язкового апарату колінного суглоба різ-

них моделей.

Як видно на діаграмі, відновлення зв’язок колінного 

суглоба за допомогою штучного матеріалу за методи-

кою SUPERknee забезпечує значно менші деформації 

елементів зв’язкового апарату і, як наслідок, більшу 

стабільність колінного суглоба, навіть порівняно з 

нормою.

Таблиця 2. Величини відносних деформацій у зв’язках колінного суглоба

Зв’язки
Відносна деформація, %

Норма Дефект SUPERknee

Латеральна 2,0 3,0 2,0

Медіальна 3,0 5,0 1,0

Передня хрестоподібна 2,0 2,0

Задня хрестоподібна 4,0 0,0

Рисунок 8. Діаграма величин відносних деформацій у зв’язках колінного суглоба
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Âèñíîâêè
Аплазія хрестоподібних зв’язок призводить до під-

вищення величин відносних деформацій в елементах 

зв’язкового апарату колінного суглоба. Після віднов-

лення зв’язкового апарату колінного суглоба за ме-

тодикою SUPERknee за D. Paley величини відносних 

деформацій в елементах зв’язкового апарату колінного 

суглоба зменшуються нижче показників моделі в нор-

мі, що обумовлено механічними властивостями штуч-

ного матеріалу, який замінює зв’язки. Низькій рівень 

відносних деформацій у стрічці є передумовою стабіль-

ності колінного суглоба.

Конфлікт інтересів. Автори заявляють про відсут-

ність конфлікту інтересів та власної фінансової заці-

кавленості при підготовці даної статті.
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Study of relative deformations of the ligamentous apparatus of the knee joint in case of aplasia 
of the cruciate ligaments and after their restoration (mathematical modeling)

Abstract. Background. The main and most effective method of 

treating instability of the knee joint with aplasia of the cruciate liga-

ment is extra-articular reconstruction of the ligamentous apparatus 

of the knee joint. Therefore, mathematical modeling is performed 

to evaluate the effectiveness of this treatment. Objective: to study 

the magnitude of deformations in the ligamentous apparatus of the 

knee joint with aplasia of the cruciate ligaments before and after re-

constructive surgery and to compare the obtained results with the 
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norm. Materials and methods. A basic finite element model of the 

lower limb was developed, which was supplemented with collateral 

and cruciate ligaments of the knee joint. Based on the basic model, 

a model with aplasia of the cruciate ligaments of the knee joint and 

a model reflecting the state of the knee joint after reconstructive sur-

gery were developed using the SUPERknee method according to 

D. Paley. The model was tested under the influence of a vertical load 

when the knee joint is bending at an angle of 135°. Results. With a 

normal structure of the knee joint, the maximum relative deforma-

tions of 4.0 % will be experienced by the posterior cruciate ligament. 

The relative deformations of the anterior cruciate ligament are half 

as small and do not exceed 2.0 %. Also, the relative strains of the 

lateral ligament are determined at the level of 2.0 %, while the rela-

tive strains of the medial ligament reach 3.0 %. The absence of cruci-

ate ligaments with their aplasia increases the load on the collateral 

ligaments of the knee joint and, as a result, increases the magnitude 

of their relative deformations. Thus, the relative deformations of the 

medial ligament increase up to 5.0 %, and of the lateral ligament — 

up to 3.0 %. Significantly greater elasticity and less plasticity of the 

artificial ligament material after restoration of the ligamentous ap-

paratus using the SUPERknee method according to D. Paley causes 

less deformation. The largest relative deformations of mylar tape of 

2.0 % are observed in the anterior part and on the lateral side of the 

joint. On the medial side, the relative deformations of the tape are 

determined at the level of 1.0 %. In the posterior part, there are prac-

tically no deformations of the tape joint with the selected load option. 

Conclusions. Aplasia of the cruciate ligaments leads to an increase in 

relative deformations in the elements of the ligamentous apparatus 

of the knee joint. After restoring the ligamentous apparatus of the 

knee joint using the SUPERknee method according to D. Paley, the 

values of the relative deformations in the elements of the ligamentous 

apparatus of the knee joint decrease below that of the normal model, 

which is due to the mechanical properties of the artificial material 

that replaces the ligaments. A low level of relative deformations in 

the tape is a prerequisite for the stability of the knee joint.

Keywords: cruciate ligaments; aplasia; deformations
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Резюме. Актуальність. Серед травматологічних хворих пацієнти з пошкодженням кісток таза становлять 
від 5 до 10 % усіх випадків. Такі травми відносяться до найтяжчих пошкоджень апарату руху та опори. Ле-
тальність при ізольованих переломах таза становить від 6 до 19 %, при поєднаних — від 20 до 80 %, інваліди-
зація — від 40 до 56 %. Невирішені питання стосуються лікування пацієнтів при нестабільних пошкодженнях. 
Мета дослідження: визначити сучасні принципи лікування пацієнтів з нестабільними поєднаними пошко-
дженнями таза, проблемні питання та перспективні шляхи їх вирішення. Матеріали та методи: проведено 
аналіз літературних джерел баз даних Pubmed, Up-to-date, Scopus, Web of Science, MedLine, The Cochrane 
Library, EMBASE, Global Health, CyberLeninka, РІНЦ. Результати. Стабілізуючі оперативні втручання є части-
ною реанімаційного комплексу, метою якого є збереження життя шляхом зменшення больових реакцій та 
крововтрати. У цьому періоді застосовуються С-щипці або щипці Ганца та апарати зовнішньої фіксації різ-
номанітних конструкцій. Однак при пошкодженні таза типу С фіксація тільки вентрального відділу не забез-
печує достатню стабільність. Аналіз ефективності перкутанної фіксації двома ілеосакральними гвинтами 
для стабілізації крижово-клубового суглоба вважається найкращим способом фіксації заднього тазового 
напівкільця за умови їх проведення через три кортикальні шари. Висновки. 1. Лікування пацієнтів з неста-
більними поєднаними пошкодженнями таза є важливим медичним та соціально-економічним питанням. 
2. Приорітетним напрямком є лікування потерпілих з нестабільними поєднаними пошкодженнями таза 
типу С з використанням малоінвазивних технологій. 
Ключові слова: огляд; травматизм; політравма; нестабільні поєднані пошкодження таза; діагностика та 
лікування

Âñòóï
Серед травматологічних хворих пацієнти з по-

шкодженням кісток таза становлять від 5 до 10 % всіх 

випадків. Такі травми відносяться до найтяжчих по-

шкоджень апарату руху та опори. Близько 90 % ви-

падків травми таза мають поєднаний і множинний 

характер [1].

Поєднана травма найчастіше виникає внаслідок 

дії високоенергетичного механічного фактора (ДТП, 

кататравма). Серед практикуючих лікарів для харак-

теристики цього стану найбільш вживаним є термін 

«політравма». Терміни «polytrauma», «multiplet rauma», 

«severe trauma» та «major trauma» у зарубіжних джерелах 

літератури використовуються як взаємозамінні та опи-

сують травмованих пацієнтів із високим показником за 

шкалою Injury Severity Score [2]. 

Незважаючи на розбіжності в термінології (поєд-

нана травма, полісистемні та поліорганні ушкоджен-

ня, політравма), даний стан є однією з трьох основних 

причин смертності населення в нашій країні зокрема 

і у світі в цілому, а у людей віком до 40 років виходить 

на перше місце. За статистичними даними, смертність 

від поєднаної травми досягає 59–65 випадків на 100 

тис. населення, число непрожитих років унаслідок по-

літравми становить 7,3–12,9 року, інвалідизація серед 

постраждалих — до 25–45 % [3].

Одним із головних компонентів при поєднаних по-

шкодженнях, який суттєво впливає на результати лі-

кування, є пошкодження тазового кільця. Летальність 

при ізольованих переломах таза становить від 6 до 19 %, 

при поєднаних — від 20 до 80 %, інвалідизація — від 40 

до 56 % [4]. 
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Переломи таза підрозділяються на стабільні, при 

яких здебільшого застосовують консервативний метод 

лікування, та нестабільні [5].

Сучасна концепція лікування постраждалих з не-

стабільними пошкодженнями таза при поєднаних 

пошкодженнях вимагає в перші 48 годин проведення 

невідкладної стабілізації, переважно позавогнищево: 

апаратом зовнішньої фіксації (АЗФ), С-щипцями або 

рамою Ганца, а за можливості — проведення занурюю-

чого остеосинтезу. Внутрішній остеосинтез у пацієнтів 

з поєднаною травмою виконується як заключний етап 

на фоні повної стабілізації загального стану [6].

Незважаючи на суттєві досягнення при лікуван-

ні пацієнтів з поєднаними пошкодженнями таза, і на 

сьогодні залишається ціла низка невирішених питань, 

особливо при нестабільних пошкодженнях, які зумов-

лені порушенням цілісності заднього напівкільця: під-

вищення взаємозв’язку в системі «фіксатор — кістка», 

визначення форми конструкції АЗФ та кількості ста-

білізуючих стрижнів, вибір способу фіксації заднього 

напівкільця таза, який характеризується достатньою 

стабільністю та мінімальною травматичністю. 

Важливими, але не вирішеними питаннями сього-

дення є питання термінів та об’єму оперативних втру-

чань, способів стабілізації та локації їх застосування.

Таким чином, питання лікування нестабільних по-

єднаних пошкоджень таза мають не тільки суттєве ме-

дичне, але й важливе соціально-економічне значення.

Мета: визначити сучасні принципи лікування па-

цієнтів з нестабільними поєднаними пошкодженнями 

таза, проблемні питання та перспективні шляхи їх ви-

рішення.

Матеріал та методи: проведено аналіз літературних 

джерел з використанням баз даних Pubmed, Up-to-date, 

Scopus, Web of Science, MedLine, The Cochrane Library, 

EMBASE, Global Health, CyberLeninka, РІНЦ за пошу-

ком: травматизм, політравма, діагностика та лікування 

нестабільних поєднаних пошкоджень таза.

Ðåçóëüòàòè òà ¿õ îáãîâîðåííÿ
Загальновизнаною класифікацією пошкоджень таза 

є класифікація AO/ASIF [5], в основу якої покладено 

поняття стабільності/нестабільності тазового кільця. 

Вона включає три типи переломів: А — характеризу-

ється мінімальним зміщенням, без порушення ціліс-

ності дорзального відділу тазового кільця, діафрагма 

таза інтактна, таз спроможний протидіяти звичайним 

фізичним навантаженням; В — характеризується рота-

ційною нестабільністю та вертикальною стабільністю; 

С — характеризується ротаційною та вертикальною 

нестабільністю, супроводжується повним пошкоджен-

ням тазового кільця, яке включає задній крижово-

здухвинний комлекс, у тому числі lig. sacrospinosum та 

sacrotuberosum.

Залежно від локалізації основного (домінуючого) 

пошкодження клініко-анатомічна класифікація по-

єднаних травм передбачає поділ на сім клінічних груп: 

I група — поєднана черепно-мозкова травма (леталь-

ність становить 32,9 %), II — поєднана травма спин-

ного мозку (53,3 %), III — поєднана травма грудей 

(25,9 %), IV — поєднана травма живота і органів за-

очеревинного простору (29,6 %), V — поєднана травма 

тазового кільця (летальність 16,8 %), VI — поєднана 

травма з двома і більше тяжкими (домінуючими) ушко-

дженнями (69,2 %), VII — поєднана травма без тяжких 

пошкоджень (6 %) [4].

Незважаючи на суттєве збільшення кількості опе-

ративних втручань при пошкодженнях таза, особливо 

при поєднаній травмі, консервативний метод викорис-

товується значно частіше (консервативний — в 70,4–

89,2 %; оперативний — в 10,8–29,6 % випадків) [7].

Консервативний метод результативний лише у па-

цієнтів із стабільними пошкодженнями таза. Для ре-

алізації консервативного методу використовується 

ліжковий режим у положенні Волковича (жаби). Да-

ний вид лікування протягом місяця дозволяє отримати 

задовільні результати. Поряд з цим використовуються 

метод, запропонований Р. Уотсон-Джонсом, тазовий 

пояс або ортез, скелетне витяжіння за нижні кінцівки, 

гамак, витяжіння за допомогою шини Томаса.

При застосуванні консервативного методу лікуван-

ня при нестабільних пошкодженнях таза незадовільні 

результати становлять 35–66,7 %, а летальність в 2,5 

раза більша, ніж при оперативному, — 21,8 і 8,3 % від-

повідно [8].

На початку 80-х років минулого сторіччя в ортопе-

до-травматологічних клініках світу була впроваджена 

концепція негайної тотальної допомоги «все і одразу» 

(early total care — ETC), яка включала проведення хі-

рургічного лікування пошкоджень органів грудної та 

черевної порожнин, а також пошкоджень апарату руху 

та опори, у тому числі і таза, у перші дві доби після 

травмування. Впровадженню концепції сприяла роз-

робка новітніх способів фіксації і конструкцій, а також 

застосування малоінвазивних технологій [9].

Однак після накопичення певного досвіду в кінці 

80-х років було встановлено, що ETC не є універсаль-

ною системою і може бути застосована у пацієнтів з 

легкими пошкодженнями. При наявності тяжких по-

шкоджень застосування ETC призводило до обтяжен-

ня первинного пошкодження, проявами якого були 

зростання летальних випадків та суттєве збільшення 

кількості ускладнень [10].

Для покращення результатів лікування загалом і по-

шкоджень таза зокрема в 1990 р. Гановерською шко-

лою була запропонована концепція «damage control» 

(контроль пошкоджень, damage-control orthopedics — 

DCO), згідно з якою тактика лікування ділиться на два 

етапи: реанімаційний та профільний клінічний [11]. 

Пріоритетом концепції DCO у реанімаційному пе-

ріоді при пошкодженнях таза є збереження життя по-

терпілого шляхом: 1) зупинки кровотечі (передусім 

профузної) в заочеревинному просторі із магістраль-

них судин і венозних сплетень таза, а також кровотечі в 

трьох основних порожнинах тіла; 2) вибору оптималь-

ного варіанта для усунення пошкоджень внутрішніх 

органів; 3) стабілізації та створення умов для зрощення 

кісток таза; 4) вибору оптимальної хірургічної тактики 
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для відновлення анатомії і функції кінцівок, тулуба, 

обличчя, лицьового черепа.

За результатами досліджень останніх років було до-

ведено, що обидві концепції можуть бути використані 

при лікуванні пошкоджень таза. Однак DCO має біль-

шу ефективність у пацієнтів з пошкодженнями таза 

при переломах типу С, у той час як ETC доцільно за-

стосовувати при пошкодженнях типу В [12].

Основним чинником летальних випадків при по-

єдананих нестабільних пошкодженнях таза є масив-

на кровотеча, яка в 80–90 % випадків виникає при 

нестабільних переломах у результаті пошкодження 

пресакральних, ретросакральних та паравезикальних 

венозних сплетень. Тому зупинка кровотечі з метою 

уникнення розвитку тяжкого гіповолемічного шоку та 

«смертельної тріади» є головною складовою заходів для 

збереження життя пацієнта [13].

Керуючись положеннями концепції «demage 

control», у постраждалих з множинними і поєднаними 

пошкодженнями таза характер оперативних втручань 

можна подати в такій послідовності: стабілізуючі, від-

новні, реконструктивні (або реконструктивно-від-

новні). Стабілізуючі оперативні втручання є частиною 

реанімаційного комплексу, метою якого є збереження 

життя шляхом зменшення больових реакцій та крово-

втрати. У цьому періоді застосовуються С-щипці або 

щипці Ганца та апарати зовнішньої фіксації різнома-

нітних конструкцій, так званий зовнішній екстрений 

хірургічний гемостаз, в основу якого покладено по-

ложення, що стиснення тазового кільця суттєво змен-

шує або відновлює внутрішній об’єм таза, що обмежує 

утворення і поширення внутрішньотазової і заочере-

винної гематоми [14].

Згідно з настановами АО/ASIF щодо остеосинтезу 

таза: переломи типу А є стабільним пошкодженням і, 

як правило, не потребують оперативних втручань. Для 

пошкоджень типу В, які характеризуються передньою, 

ротаційною і частково задньою нестабільністю, достат-

ньою є стабілізація переднього відділу.

Стабілізація тазового кільця на стадії невідкладної 

допомоги з використанням апаратів зовнішньої фік-

сації є найбільш вживаною, особливо при переломах 

типу В, у зв’язку з відносно простою технікою їх засто-

сування [15].

Поряд з позитивними сторонами застосування АЗФ 

має низку недоліків: вони не спроможні повною мірою 

забезпечити стабільну фіксацію заднього комплексу 

таза; доволі складно досягнути репозиції відламків при 

пошкодженні задніх структур таза, що зумовлює необ-

хідність збільшення кількості стрижнів, ускладнює 

конструкцію або потребує використання конструкцій, 

які повністю охоплюють таз; потреба в перепроведен-

ні або допроведенні стрижнів; передня рама обме-

жує доступ до пацієнта при лапаротомії; висока част-

ка вторинних зміщень відламків заднього комплексу в 

процесі лікування; ускладнює мобілізацію пацієнтів та 

підвищує ризик запалення м’яких тканин у місці про-

ведення стрижнів, призводить до розвитку контрактур, 

гіпостатичних пневмоній та тромбоемболій і т.д. [16]. 

Усе вищенаведене зумовлює пошуки оптимальних 

конструкцій для зовнішньої фіксації при переломах 

таза, однак, незважаючи на велике різноманіття АЗФ, 

і дотепер залишається доволі багато невирішених пи-

тань. 

Вирішальний вплив на жорсткість фіксації кіст-

кових фрагментів, що має загальне значення для всіх 

типів АЗФ, справляє жорсткість зв’язку «кістка — апа-

рат» і безпосередньо жорсткість самої конструкції. 

Оскільки кісткові елементи більш еластичні, ніж зо-

внішні опори, то жорсткість черезкісткового остеосин-

тезу значною мірою залежить від способу проведення 

та конструктивних особливостей різьбової частини. Як 

зовнішні фіксатори черезкісткових елементів тазового 

кільця застосовуються спиці, анкерні опори, гвинтові 

опори, гвинтові стрижні. Останніми роками перевага 

належить різьбовим стрижням. Використання різьбо-

вого стрижня як фіксуючого елемента дозволяє нада-

ти максимально можливої жорсткості системі на межі 

«кістка — апарат», про що свідчать біомеханічні дослі-

дження низки авторів [17, 18].

Важливе значення має діаметр черезкісткових еле-

ментів — збільшення їх діаметра дозволяє збільшити 

жорсткість фіксації. У клінічній практиці найбільшої 

популярності набули черезкісткові елементи діаме-

тром від 1,5 до 6 мм. Однак з підвищенням жорсткості 

системи «кістка — апарат» збільшується ступінь по-

шкодження тканин під час установки, тому найбільш 

оптимальним є використання стрижнів діаметром 

4–6 мм. Деякі автори висловлюються про необхідність 

індивідуального вибору типорозміру гвинтових стриж-

нів, залежно від товщини клубової кістки, що дозволяє 

збільшити жорсткість фіксації на межі «апарат — кіст-

ка» [19].

Наступним питанням є вибір місця введення через-

кісткових елементів. Доведено, що чим більша відстань 

між місцем проведення черезкісткових елементів і 

кістковим фрагментом, тим вищою є жорсткість остео-

синтезу. При цьому не слід без необхідності проводити 

черезкісткові елементи ближче ніж 2 см від патологіч-

ного вогнища. До оптимальних анатомічних зон для 

введення стрижнів належать гребені, передньоверхні 

та передньонижні ості клубової кістки, надвертлужна 

ділянка, а також сідничні горби [20].

При застосуванні АЗФ важливою є площинна орі-

єнтація черезкісткових елементів. Відомо, що при 

перпендикулярному розташуванні однотипних через-

кісткових засобів система «універсально» реагує на 

можливі зміщення зусиль. Доведено, що для забез-

печення міцної фіксації нестабільних ушкоджень кіс-

ток таза оптимальним рішенням є механічно вигідне 

розташування черезкісткових елементів у кісткових 

уламках шляхом створення просторово жорстких фігур 

типу трикутника та піраміди [21].

Важливими питаннями є вибір глибини введення 

та кількості черезкісткових елементів. Зокрема, чим 

більшою є глибина введення черезкісткових елемен-

тів, тим більшою є площа контакту з кісткою, меншим 

є навантаження кістки на одиницю площі та вищою є 
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жорсткість фіксації елемента. Рекомендованою на рів-

ні гребеня клубової кістки є глибина до 10 см, на рівні 

передньоверхньої ості клубової кістки — до 9 см, на рів-

ні задньоверхньої ості клубової кістки — до 8 см. Щодо 

кількості елементів вважається, що чим більшою є кіль-

кість черезкісткових елементів, що вводяться в кожний 

фрагмент, тим більшою є жорсткість черезкісткового 

остеосинтезу. Однак у цьому випадку слід пам’ятати 

про пропорційне зростання травматичності втручання, 

підвищену небезпеку виникнення фіксаційних конт-

рактур. Тому кількість черезкісткових елементів пови-

нна бути оптимальною, щоб, з одного боку, забезпечити 

достатню стабільність остеосинтезу, а з іншого — не ви-

кликати зайвої травматизації тканин [22].

При пошкодженні таза типу С (повний розрив кри-

жово-клубових зв’язок, перелом задніх відділів клубової 

кістки, трансфораменальний перелом крижі з вертикаль-

ним зміщенням тазових кісток) фіксація тільки вентраль-

ного відділу тазового кільця не забезпечує стабільність 

його дорзального відділу, тому додатково фіксують задній 

відділ. Однак з цього приводу є суттєві розбіжності в по-

глядах. Деякі автори [23] вважають, що достатньо зовніш-

ньої або внутрішньої фіксації вентрального відділу таза, 

інші — тільки дорзального [24]. Однак більшість відстоює 

позицію необхідності фіксації обох відділів таза: при по-

шкодженні в дорзальному відділі стабілізацію реалізують 

пластинами, гвинтами, ілеолюмбальними стяжками, 

фіксацію вентрального відділу — пластинами, АЗФ або 

8-подібною дротяною петлею [25].

За результатами багатьох досліджень, застосування 

тазового С-зажиму має анатомо-біомеханічно підтвер-

джені переваги перед АЗФ при стабілізації зад-нього 

комплексу таза в плані ефективності тазової тампона-

ди, однак інші автори вказують, що при лікуванні паці-

єнтів з нестабільними переломами кісток таза і вертлю-

гової западини летальність у хворих із використанням 

С-скоби становила до 47 % [26].

Для фіксації заднього напівкільця оперативним 

шляхом (особливо це стосується переломів крижі та 

пошкоджень крижово-здухвинного суглоба) викорис-

товуються різноманітні способи фіксації, які включа-

ють переднє та заднє покриття, транссакральні бруски 

та спеціальні смуги. На сьогодні усунення крижово-

клубової нестабільності, особливо при поєднаних по-

шкодженнях, є викликом для ортопедів-травматологів. 

Відкриті хірургічні способи стабілізації дають можли-

вість повної візуалізації місця пошкодження, однак 

доволі травматичні, супроводжуються високим рівнем 

локальних та системних ускладнень, а у реанімацій-

ному періоді неможливі через тяжкий стан пацієнтів. 

Частка ускладнень при відкритому підході (інфекційні 

ускладнення, розвиток тазових гематом та вторинних 

крововиливів, ятрогенна травматизація нервово-су-

динних сплетень) досягає 27 % [27].

Тому основними напрямками новітніх способів лі-

кування є зниження об’єму крововтрати, часу опера-

тивного втручання, величини опромінення та термінів 

реабілітації, що можливо реалізувати шляхом розробки 

та впровадження малоінвазивних технологій [28].

На сьогодні існує кілька методів внутрішньої фікса-

ції крижово-клубового суглоба, включаючи черезшкір-

ний ілеосакральний гвинт, передню пластинку, задню 

транслікальну обшивку, малоінвазивну регульовану 

пластину і т.д. Наведені способи мають свої переваги і 

недоліки, проте при їх застосуванні немає суттєвих від-

мінностей за ступенем жорсткості фіксації [29]. 

Передня пластина — один із спосібів фіксації, який 

забезпечує біомеханічну стійкість крижово-клубового 

суглоба. B. Nyström et al. встановили, що фіксація пе-

редньою пластиною дозволяє отримати високий рівень 

задовільних клінічних результатів. Однак подальшими 

спостереженнями було встановлено суттєве розпушу-

вання IS гвинта, що значно впливало на ступінь стабі-

лізації структур [30]. З метою усунення цих недоліків 

Chen et al. запропонували використовувати систему 

MIAP (minimally invasive adjus table plate) — новітній 

пристрій для стабілізації заднього тазового напівкільця 

[31]. Метод легко виконати, він не потребує тривалої 

експозиції та опромінення. MIAP імітує структуру кри-

жово-клубового комплексу і функціонує як підвісний 

міст. Дослідженнями Tao Wu et al. було підтверджено 

покращення результатів лікування нестабільних по-

шкоджень таза при використанні MIAP [32].

Однак найбільш широко використовуються через-

шкірні гвинти завдяки мінімальній додатковій травма-

тизації. Osterhoff et al. на підставі власних анатомо-біо-

механічних досліджень стверджують, що стабілізація 

таза за допомогою ілеосакральних гвинтів є достат-

ньою, однак їх застосування потребує великого досвіду 

і має високий показник ятрогенних судинних та нерво-

вих пошкоджень [29]. 

Біомеханічні дослідження показали, що стабільність 

фіксованої ділянки за допомогою двох ілеосакральних 

гвинтів не поступається MIAP [33].

Встановлено, що задня черезшкірна техніка має 

низький рівень інфікування. Однак ця методика (як 

і інші черезшкірні методи лікування переломів таза) 

є складною і вимагає досконалих знань анатомії таза, 

наявності радіологічного устаткування. Для полегшен-

ня розміщення гвинтів описані різні способи візуаліза-

ції, зокрема флюороскопія, сонографія, комп’ютерна 

томографія та комп’ютерна навігація. Проте, навіть 

за всіх рівних умов, візуалізація в низці випадків може 

бути неможливою через сильне ожиріння або внутріш-

ньочеревний контраст, тому КТ залишається золотим 

стандартом як засіб супроводу при черезшкірній стабі-

лізації цих уражень [34].

Аналіз ефективності перкутанної фіксації двома 

ілеосакральними гвинтами для стабілізації крижово-

клубового суглоба вважається найкращим способом 

фіксації заднього тазового напівкільця за умови їх про-

ведення через три кортикальні шари і розглядається як 

техніка «центральної фіксації». 

D.R. Griffin et al. вважають, що іноді складно вста-

новити два сакральних гвинти в тіло першого крижо-

вого хребця. Однак, на думку цих же авторів, рутинне 

розміщення одного шнека є безпечним та достатнім 

для стабілізації заднього тазового напівкільця. Незва-
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жаючи на певні протиріччя варіантів мініінвазивного 

остеосинтезу крижово-клубового суглоба, результати 

досліджень вказують на їх вищу ефективність (близько 

80 %) порівняно з відкритим синтезом [35, 36].

Âèñíîâêè
1. Лікування пацієнтів з нестабільними поєднани-

ми пошкодженнями таза є важливим медичним та со-

ціально-економічним питанням, що пов’язано з ви-

сокою летальністю, інвалідизацією та довготривалою 

втратою працездатності потерпілих.

2. Пріоритетним напрямком є лікування потерпілих 

з нестабільними поєднаними пошкодженнями таза 

типу С. Для його реалізації необхідні подальші ґрун-

товні дослідження, які забезпечать наукову основу для 

вдосконалення існуючих та розробки новітніх малоін-

вазивних зовнішніх та погружних стабілізуючих кон-

струкцій, що дасть змогу створити досконалу систему 

відновлювального лікування.

Конфлікт інтересів. Автори заявляють про відсут-

ність конфлікту інтересів та власної фінансової заці-

кавленості при підготовці даної статті.
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Unstable combined pelvic injuries: current perspectives on treatment
Abstract. Background. Among trauma patients, damage to the pelvic 

bones account for 5 to 10 % of all cases. Such traumas are among the 

most severe injuries of the musculoskeletal system. The mortality rate 

for isolated pelvic fractures is from 6 to 19 %, for combined fractures — 

from 20 to 80 %, the disability — from 40 to 56 %. Unresolved issues 

concern the treatment of patients with unstable injuries. The purpose 

of the study: to determine the modern principles of managing victims 

with unstable combined pelvic injuries, problematic issues and prom-

ising ways to solve them. Materials and methods. Analysis of literary 

sources of PubMed, UpToDate, Scopus, Web of Science, MEDLINE, 

The Cochrane Library, Embase, Global Health, CyberLeninka, RINC 

databases. Results. Stabilizing surgical interventions are part of the re-

suscitation the purpose of which is to preserve life by reducing pain reac-

tions and blood loss. During this period, C-clamp, or Ganz clamp, and 

external fixation devices of various designs are used. However, in case of 

type C pelvic injuries, fixation of only the ventral part does not provide 

sufficient stability. Analysis of the effectiveness of percutaneous fixation 

with 2 iliosacral screws for stabilization of the sacroiliac joint is consid-

ered the best method of fixation of the posterior pelvic ring provided that 

they are placed through three cortical layers. Conclusions. 1. Treatment 

of patients with unstable combined pelvic injuries is an important medi-

cal and socio-economic issue. 2. The priority direction is the treatment 

of victims with unstable combined type C pelvic injuries using minimally 

invasive technologies.

Keywords: examination; injury rate; polytrauma; unstable com-

bined pelvic injuries; diagnosis and treatment
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ïðè ñòèñêàíí³ òà áåç íüîãî
Резюме. Вступ. Основним проявом уродженого псевдоартрозу є деформація гомілки та поява спонтанного 
перелому великогомілкової та/або малогомілкової кістки. За наявності перелому проводять хірургічні втручання, 
що направлені на досягнення зрощення та відновлення функції нижньої кінцівки. Ростучі (блоковані та неблокова-
ні) інтрамедулярні стрижні мають один загальний недолік — відсутність опору стискаючим навантаженням. Для 
усунення даного недоліку був розроблений ростучий інтрамедулярний стрижень з блокованим ротаційним та 
подовжнім рухом при стисканні. Мета. Визначити особливості напружено-деформованого стану моделей гоміл-
ки з псевдоартрозом її кісток при різних варіантах їх остеосинтезу з використанням інтрамедулярного стрижня 
з ротаційною стабільністю та блокованим подовжнім рухом при стисканні. Матеріали та методи. Моделювали 
зону незрощення кісток гомілки в їх нижній третині та 3 варіанти остеосинтезу: інтрамедулярним стрижнем та спи-
цею; стрижнем, спицею та блоком з кісткових трансплантатів на великогомілкову кістку; стрижнем, спицею та 
блоком з кісткових трансплантатів на обидві кістки гомілки. Також моделювали 2 типи інтрамедулярних стрижнів 
з подовжньою рухомістю, яка надає можливість росту конструкції відповідно росту кісток гомілки: стрижень з 
ротаційною стабільністю та стрижень з ротаційною стабільністю та блокованим подовжнім рухом при стискан-
ні.  Результати. При навантаженнях на стиск використання ротаційно стабільного стрижня без блокування подо-
вжнього руху викликає підвищений рівень напружень на малогомілковій кістці, а також в зоні псевдоартрозу вели-
когомілкової кістки. Це відбувається тому, що стрижень не надає спротиву переміщенням у бік скорочення, що є 
платою за можливість зростання. Але малогомілкова кістка, фіксована цільною спицею, бере на себе основну 
частину стискаючого навантаження. Стрижень з блокуванням подовжнього руху бере на себе стискаючі на-
вантаження, що веде до зниження напружень на малогомілковій кістці та в зоні псевдоартрозу великогомілкової. 
Використання блоків з кісткових трансплантатів дозволяє знизити рівень напружень у кісткових фрагментах, осо-
бливо в зоні перелому, і нівелювати різницю між блокованими та неблокованими стрижнями. Отже, слід брати 
до уваги той факт, що використані моделі відповідають стану повного зрощення трансплантатів з кісткою. Тільки 
в цьому випадку вони спроможні виконувати роль блокування подовжнього руху при стисканні. У ранній після-
операційний період переваги ротаційно стабільного стрижня з блокуванням подовжнього руху суттєві. Наявність 
фактора осьової рухомості інтрамедулярного стрижня викликає досить значні деформації кісткових регенератів 
обох кісток гомілки — 1,94 % на великогомілковій кістці та 1,60 % на малогомілковій. Використання кісткових тран-
сплантатів дозволяє значно знизити деформації кісткового регенерату — до 0,12 % при накладанні трансплантатів 
на великогомілкову кістку і до 0,10 % при накладанні на обидві кістки. Висновки. Використання інтрамедулярного 
ротаційно стабільного стрижня з блокуванням подовжнього руху при стисканні дозволяє значно знизити рівень 
напружень у малогомілковій кістці та в зоні псевдоартрозу великогомілкової кістки, а також значно зменшує вели-
чини відносних деформацій кісткового регенерату при всіх варіантах остеосинтезу.
Ключові слова: діти, псевдоартроз, остеосинтез, навантаження
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Âñòóï
Уроджений псевдоартроз кісток гомілки — орфан-

не захворювання, що важко піддається лікуванню [1]. 

Основним проявом у більшості випадків є деформація 

гомілки, що спочатку представлена антекурвацією, 

яка в подальшому має тенденцію до прогресування 

під час росту дитини та появи спонтанного перелому 

великогомілкової та/або малогомілкової кістки і роз-

витку псевдоартрозу [2]. Захворювання зустрічається 

із частотою 1 на 140 000 новонароджених. Етіологія на 

сьогодні є невизначеною, але найчастіше уроджений 

псевдоартроз кісток гомілки пов’язаний з нейрофібро-

матозом 1-го типу [3].

На сьогодні не існує єдиної думки щодо оптималь-

ного віку початку лікування, але більшість авторів 

вважає, що до 3 років необхідно надавати перевагу 

консервативним методам, а саме індивідуальному ор-

тезуванню. За наявності перелому проводять хірургіч-

ні втручання, що направлені на досягнення зрощення 

та відновлення функції нижньої кінцівки. У літературі 

описано чимало стратегій хірургічного лікування з ви-

користанням різноманітних металофіксаторів, напри-

клад апаратів зовнішньої фіксації, накісткових плас-

тин, інтрамедулярних стрижнів [4–6]. 

Наші попередні дослідження [7–9] показали, що 

ростучі (блоковані та неблоковані) інтрамедулярні 

стрижні мають один загальний недолік — відсутність 

опору стискаючим навантаженням. Для усунення да-

ного недоліку був розроблений ростучий інтрамеду-

лярний стрижень з блокованим ротаційним та подо-

вжнім рухом при стисканні [10].

Мета. Визначити особливості напружено-дефор-

мованого стану моделей гомілки з псевдоартрозом її 

кісток при різних варіантах їх остеосинтезу з викорис-

танням інтрамедулярного стрижня з ротаційною ста-

більністю та блокованим подовжнім рухом при стис-

канні.

Ìàòåð³àëè òà ìåòîäè
У лабораторії біомеханіки ДУ «Інститут патоло-

гії хребта та суглобів ім. проф. М.І. Ситенка НАМН 

України» було виконане математичне моделювання 

варіантів остеосинтезу кісток гомілки при вродженому 

псевдоартрозі великогомілкової кістки [7–9]. Для вирі-

шення поставленого завдання було побудовано модель 

дистального кінця нижньої кінцівки, яка містила вели-

когомілкову та малогомілкову кістки, а також кісткові 

елементи стопи. Моделювали зону незрощення кісток 

гомілки в їх нижній третині та 3 варіанти остеосинте-

зу: інтрамедулярним стрижнем та спицею; стрижнем, 

спицею та блоком з кісткових трансплантатів на ве-

ликогомілкову кістку; стрижнем, спицею та блоком 

з кісткових трансплантатів на обидві кістки гомілки 

(рис. 1).

Для остеосинтезу великогомілкової кістки моделю-

вали 2 типи інтрамедулярних двохсегментних стрижнів 

з подовжньою рухомістю, яка надає можливість росту 

конструкції відповідно до росту кісток гомілки: стри-

жень з ротаційною стабільністю конструкції ІПХС [11] 

та стрижень з ротаційною стабільністю та блокованим 

подовжнім рухом при стисканні, запропонований ав-

торами [10].

У нашому дослідженні матеріал вважали однорід-

ним та ізотропним. Як кінцевий елемент був обраний 

10-вузловий тетраедр з квадратичною апроксимацією. 

При обранні механічних властивостей біологічних тка-

нин брали до уваги той факт, що при вродженому псев-

доартрозі кісткова тканина має низьку механічну міц-

ність, на що звертали увагу при вивченні літературних 

джерел [12–14]. Для кісткового блоку з алотрансплан-

татів обирали властивості кортикальної кістки дорос-

лої людини [15]. Характеристики штучних матеріалів 

обирали за даними технічної літератури [16]. Викорис-

товували такі характеристики, як Е — модуль пружнос-

ті (модуль Юнга), ν — коефіцієнт Пуассона. Механічні 

характеристики матеріалів, що використовували в роз-

рахунках, наведені в табл. 1.

Оскільки розроблений нами стрижень відрізняєть-

ся від інтрамедулярного стрижня з ротаційною ста-

більністю тільки блокуванням рухів у подовжньому 

напрямку при стисканні, при проведенні досліджень 

моделювали навантаження саме на стиск. При згинан-

ні та крученні обидва стрижні працюють однаково, і 

дослідження інтрамедулярного стрижня з ротаційною 

стабільністю описане в наших попередніх роботах [8, 

9]. Схема навантаження моделей наведена на рис. 2.

Для порівняння різних варіантів остеосинтезу ви-

значали величини відносних деформацій кісткового 

регенерату в зоні псевдоартрозу як елемента, що зазнає 

найбільших деформацій унаслідок найменшого зна-

чення модуля пружності, а також реєстрували величи-

ни напружень у моделях у певних контрольних точках. 

Схема розташування контрольних точок наведена на 

рис. 3.

Таблиця 1. Механічні характеристики матеріалів, що використовували при моделюванні

Матеріал
Модуль Юнга (Е), 

МПа
Коефіцієнт Пуассона, ν

Кортикальна кістка 12 240 0,30

Губчаста кістка 330 0,30

Хрящова тканина 5,58 0,45

Кістковий регенерат 1,00 0,45

Блок з кісткових трансплантатів 18 350 0,29

Легована сталь 210 000 0,30
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Рисунок 1. Моделі гомілки з переломом обох кісток у нижній третині: а — остеосинтез стрижнем 

та спицею; б — остеосинтез стрижнем та спицею + блок з кісткових трансплантатів 

на великогомілкову кістку; в — остеосинтез стрижнем та спицею + блок з кісткових трансплантатів 

на обидві кістки

а б в

Рисунок 2. Схема навантаження моделей 

на стиск

Рисунок 3. Схема розташування контрольних 

точок: а — на великогомілковій кістці; 

б — навколо ліній переломів

Контрольні точки, у яких проводили реєстрацію ве-

личин напружень у моделях: 1 — проксимальний мета-

фіз великогомілкової кістки; 2 — дистальний метафіз 

великогомілкової кістки; 3 — дистальний кінець про-

ксимального фрагмента великогомілкової кістки; 4 — 

проксимальний кінець дистального фрагмента вели-

когомілкової кістки; 5 — великогомілкова кістка вище 

зони перелому; 6 — великогомілкова кістка нижче зони 

перелому; 7 — дистальний кінець проксимального 

фрагмента малогомілкової кістки; 8 — проксимальний 

кінець дистального фрагмента малогомілкової кістки.

Дослідження напружено-деформованого стану мо-

делей виконували за допомогою методу кінцевих еле-

ментів. Як критерій оцінки напруженого стану моде-

лей використовували напруження за Мізесом [17].

Моделювання виконували за допомогою системи ав-

томатизованого проєктування SolidWorks. Розрахунки 

напружено-деформованого стану моделей виконували 

за допомогою програмного комплексу CosmosM [18].

Ðåçóëüòàòè
При дослідженні моделей на стиск першим етапом 

вивчали напружено-деформований стан моделі го-

мілки з переломами обох кісток у нижній третині під 

впливом навантаження на стиск при використанні 

для остеосинтезу стрижня з ротаційною стабільністю. 
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Рисунок 4. Картина розподілу напружень у моделі. Остеосинтез стрижнем із ротаційною 

стабільністю: а — загальний вигляд; б — вигляд з медіального боку; в — вигляд ззаду; г — розтин 

великогомілкової кістки; д — зона перелому

Рисунок 5. Картина розподілу напружень у моделі. Остеосинтез стрижнем із ротаційною стабільніс-

тю та блокованим подовжнім рухом при стисканні: а — загальний вигляд; б — вигляд з медіального 

боку; в — вигляд ззаду; г — розтин великогомілкової кістки; д — зона перелому

Рисунок 6. Діаграма напружень в моделі гомілки з переломами обох кісток у нижній третині 

під впливом навантаження на стиск. Остеосинтез стрижнем та спицею
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Рисунок 7. Картина розподілу напружень у моделі гомілки з переломами обох кісток у нижній 

третині під впливом навантаження на стиск. Остеосинтез стрижнем з ротаційною стабільністю, 

блок з кісткових трансплантатів на великогомілкову кістку: а — загальний вигляд; б — вигляд 

з медіального боку; в — вигляд ззаду; г — розтин великогомілкової кістки; д — зона перелому
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Рисунок 8. Картина розподілу напружень у моделі гомілки з переломами обох кісток у нижній третині 

під впливом навантаження на стиск. Остеосинтез стрижнем з ротаційною стабільністю та блокованим 

подовжнім рухом, блок з кісткових трансплантатів на великогомілкову кістку: а — загальний вигляд; б — 

вигляд з медіального боку; в — вигляд ззаду; г — розтин великогомілкової кістки; д — зона перелому

Рисунок 9. Діаграма напружень у моделі гомілки з переломами обох кісток у нижній третині 
під впливом навантаження на стиск. Остеосинтез стрижнем та спицею, блок з кісткових 

трансплантатів на великогомілкову кістку
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Рисунок 10. Картина розподілу напружень у моделі гомілки з переломами обох кісток у нижній тре-

тині під впливом навантаження на стиск. Остеосинтез стрижнем з ротаційною стабільністю, блок 

з кісткових трансплантатів на обидві кістки: а — загальний вигляд; б — вигляд з медіального боку; 

в — вигляд ззаду; г — розтин великогомілкової кістки; д — зона перелому

а б в г д

Рисунок 11. Картина розподілу напружень у моделі гомілки з переломами обох кісток у нижній третині 

під впливом навантаження на стиск. Остеосинтез стрижнем з ротаційною стабільністю та блокованим 

подовжнім рухом, блок з кісткових трансплантатів на обидві кістки: а — загальний вигляд; б — вигляд 

з медіального боку; в — вигляд ззаду; г — розтин великогомілкової кістки; д — зона перелому

а б в г д

Рисунок 12. Діаграма напружень у моделі гомілки з переломами обох кісток у нижній третині 

під впливом навантаження на стиск. Остеосинтез стрижнем та спицею, блок з кісткових 

 трансплантатів на обидві кістки
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Рисунок 13. Відносні деформації кісткового регенерату в моделі гомілки з псевдоартрозом обох 

кісток у нижній третині з різними варіантами їх остеосинтезу з використанням ротаційно стабіль-

ного стрижня при навантаженні на стиск: а — остеосинтез стрижнем та спицею; б — остеосинтез 

стрижнем та спицею + блок з кісткових трансплантатів на великогомілкову кістку; в — остеосинтез 

стрижнем та спицею + блок з кісткових трансплантатів на обидві кістки

Рисунок 14. Відносні деформації кісткового регенерату в моделі голені з псевдоартрозом обох кіс-

ток в нижній третині з різними варіантами їх остеосинтезу з використанням ротаційно стабільного 

стрижня з блокованим подовжнім рухом при навантаженні на стиск: а — остеосинтез стрижнем та 

спицею; б — остеосинтез стрижнем та спицею + блок з кісткових трансплантатів на великогомілко-

ву кістку; в — остеосинтез стрижнем та спицею + блок з кісткових трансплантатів на обидві кістки

Рисунок 15. Діаграма величини відносних 

деформацій кісткового регенерату велико-

гомілкової кістки в моделях з різними видами 

остеосинтезу кісток гомілки при їх вродженому 

псевдоартрозі під впливом навантаження 

на стиск

Рисунок 16. Діаграма величини відносних 

деформацій кісткового регенерату 

малогомілкової кістки в моделях з різними 

видами остеосинтезу кісток гомілки 

при їх вродженому псевдоартрозі під впливом 

навантаження на стиск
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Картину розподілу напружень у цій моделі під впливом 

вертикального осьового стискаючого навантаження 

можна спостерігати на рис. 4.

При навантаженнях на стиск з використанням 

стрижня з ротаційною стабільністю з неблокованим 

подовжнім рухом максимальний рівень напружень 

13,5 та 13,0 МПа визначається в малогомілковій кістці 

на її дистальному та проксимальному кінцях відповід-

но. На великогомілковій кістці максимальні напру-

ження 4,8 МПа виникають у дистальному метафізі. У 

зоні псевдоартрозу величини напружень визначаються 

на рівні 3,8 МПа — у дистальному фрагменті великого-

мілкової кістки, 3,2 МПа — у проксимальному.

Напружено-деформований стан моделі з остеосин-

тезом стрижнем з ротаційною стабільністю та блоко-

ваним подовжнім рухом при стисканні наведено на 

рис. 5.

Використання стрижня з ротаційною стабільністю 

та блокованим подовжнім рухом при стисканні при на-

вантаженнях на стиск дозволяє знизити рівень напру-

жень у малогомілковій кістці до 0,1–0,2 МПа. Також 

знижується рівень напружень навколо зони псевдоар-

трозу у великогомілковій кістці до 3,1 МПа в її дисталь-

ному фрагменті та до 0,1 МПа — у проксимальному.

Величини напружень у контрольних точках моделей 

гомілки з переломами обох кісток у нижній третині під 

впливом навантаження на стиск в умовах остеосинтезу 

тільки стрижнями та спицями наведені в табл. 2.

Більш наочно порівняти величини напружень у 

контрольних точках моделей гомілки з переломами 

обох кісток у нижній третині під впливом навантажен-

ня на стиск в умовах остеосинтезу тільки стрижнями та 

спицями можна за допомогою діаграми, яка наведена 

на рис. 6.

Наступним етапом роботи був змодельований варі-

ант остеосинтезу великогомілкової кістки інтрамеду-

лярними стрижнями з додатковим блоком з кісткових 

трансплантатів. Рис. 7 відображає напружено-дефор-

мований стан моделі гомілки з переломами обох кісток 

у нижній третині під впливом навантаження на стиск 

в умовах остеосинтезу стрижнем з ротаційною стабіль-

ністю.

При використанні інтрамедулярного стрижня без 

блокування подовжнього руху в комбінації з блоком 

кісткових трансплантатів на великогомілкову кістку 

спостерігається значне зниження напружень на мало-

гомілковій кістці до рівня 0,1–0,4 МПа, а також у зоні 

псевдоартрозу великогомілкової кістки — до 3,5 та 

0,5 МПа в її дистальному та проксимальному фрагмен-

ті відповідно.

На рис. 8 наведено картину розподілу напружень 

у моделі гомілки з переломами обох кісток у нижній 

третині під впливом навантаження на стиск при остео-

синтезі стрижнем з ротаційною стабільністю та бло-

кованим подовжнім рухом, блоком з кісткових тран-

сплантатів на великогомілкову кістку.

Використання інтрамедулярного стрижня з блоко-

ваним подовжнім рухом у комбінації з блоком кіст-

кових трансплантатів на великогомілкову кістку під 

впливом стискаючого навантаження знижує рівень на-

пружень практично в усіх контрольних точках моделі 

порівняно зі стрижнем без блокованого подовжнього 

руху.

Дані про величини напружень у моделі гомілки з 

переломами обох кісток у нижній третині під впливом 

навантаження на стиск при остеосинтезі стрижнем та 

спицею, блоком з кісткових трансплантатів на велико-

гомілкову кістку наведені в табл. 3.

Наочне уявлення про рівень напружень у моделях 

гомілки з переломами обох кісток у нижній третині під 

впливом навантаження на стиск в умовах остеосинтезу 

стрижнями та спицею і блоком з кісткових трансплан-

Таблиця 2. Величини напружень у моделі 

гомілки з переломами обох кісток 

у нижній третині під впливом навантаження 

на стиск. Остеосинтез стрижнем 

та спицею

Контрольні 
точки

Напруження, МПа

Стрижень ротаційно стабільний

з неблоко-
ваним подо-
вжнім рухом

з блокованим 
подовжнім 

рухом

1 1,2 1,8

2 4,8 4,9

3 3,0 0,5

4 2,8 2,3

5 3,2 0,1

6 3,8 3,1

7 13,5 0,1

8 13,0 0,2

Контрольні 
точки

Напруження, МПа

Стрижень ротаційно стабільний

з неблоко-
ваним подо-
вжнім рухом

з блокованим 
подовжнім 

рухом

1 3,0 2,2

2 5,0 5,0

3 3,0 1,7

4 2,8 2,9

5 0,9 0,3

6 3,5 2,7

7 0,1 0,1

8 0,4 0,2

Таблиця 3. Величини напружень у моделі гоміл-

ки з переломами обох кісток у нижній третині під 

впливом навантаження на стиск. Остеосинтез 

стрижнем та спицею, блок з кісткових тран-

сплантатів на великогомілкову кістку
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татів на великогомілкову кістку можна отримати за до-

помогою діаграми, яка наведена на рис. 9.

 Розглянемо, як впливає на розподіл напружень у 

моделях гомілки з переломами обох кісток у нижній 

третині використання блока з кісткових трансплан-

татів на обидві гомілкові кістки. На рис. 10 наведена 

картина розподілу напружень у моделі гомілки з пере-

ломами обох кісток у нижній третині під впливом на-

вантаження на стиск в умовах остеосинтезу стрижнем 

з ротаційною стабільністю та блоком з кісткових тран-

сплантатів на обидві кістки.

Блок кісткових трансплантатів на обидві кістки 

гомілки в поєднанні з ротаційним інтрамедулярним 

стрижнем без блокування подовжньої рухомості дозво-

ляє ще більше знизити рівень напружень у зоні псевдо-

артрозу порівняно з попередньою моделлю і практично 

нівелювати різницю зі стрижнем з блокуванням подо-

вжнього руху. Відмінності у величинах напружень між 

двома моделями зберігаються лише в чотирьох конт-

рольних точках з восьми. Розподіл напружень у моделі 

з остеосинтезом стрижнем з ротаційною стабільністю 

та блокованим подовжнім рухом, блоком з кісткових 

трансплантатів на обидві кістки можна спостерігати на 

рис. 11.

У табл. 4 наведено дані про величини напружень у 

моделях гомілки з переломами обох кісток у нижній 

третині під впливом навантаження на стиск при остео-

синтезі стрижнем та спицею, блоком з кісткових тран-

сплантатів на обидві кістки.

Для наочного уявлення про величини напружень у 

моделях гомілки з переломами обох кісток у нижній 

третині під впливом навантаження на стиск в умовах 

остеосинтезу стрижнями та спицею і блоком з кістко-

вих трансплантатів на обидві кістки побудована діагра-

ма, яка наведена на рис. 12.

Проведені дослідження показали, що при наванта-

женнях на стиск використання ротаційно стабільного 

стрижня без блокування подовжнього руху викликає 

підвищений рівень напружень на малогомілковій кіст-

ці, а також у зоні псевдоартрозу великогомілкової. Це 

відбувається тому, що стрижень не надає спротиву пе-

реміщенням у бік скорочення, що є платою за можли-

вість зростання. Але малогомілкова кістка фіксована 

цільною спицею, тому бере на себе основну частину 

стискаючого навантаження. Стрижень з блокуванням 

подовжнього руху бере на себе стискаючі навантажен-

ня, тому при моделюванні спостерігаємо значне зни-

ження напружень на малогомілковій кістці та в зоні 

псевдоартрозу великогомілкової. Використання бло-

ків з кісткових трансплантатів як на обидві кістки, так 

і тільки на великогомілкову дозволяє знизити рівень 

напружень у кісткових фрагментах, особливо в зоні 

перелому, і нівелювати різницю між блокованими та 

неблокованим стрижнями. Отже, слід брати до уваги 

той факт, що використані моделі відповідають стану 

повного зрощення трансплантатів з кісткою. Тільки в 

цьому випадку вони спроможні виконувати роль бло-

кування подовжнього руху при стисканні. У ранній 

післяопераційний період вся система працює за схе-

мою першого розглянутого варіанта остеосинтезу тіль-

ки стрижнем, і в даному випадку переваги ротаційно 

стабільного стрижня з блокуванням подовжнього руху 

суттєві.

Останнім етапом роботи вивчали величини віднос-

них деформацій, яким піддіється кістковий регенерат 

при навантаженнях на стискання при різних варіантах 

остеосинтезу кісток гомілки. На рис. 13 відображені 

Таблиця 4. Величини напружень у моделі гоміл-

ки з переломами обох кісток у нижній третині 

під впливом навантаження на стиск. Остео-

синтез стрижнем та спицею, блок з кісткових 

трансплантатів на обидві кістки

Контрольні 
точки

Напруження, МПа

Стрижень ротаційно стабільний

з неблоко-
ваним подо-
вжнім рухом

з блокованим 
подовжнім 

рухом

1 3,0 2,2

2 5,0 5,0

3 3,0 1,8

4 2,9 2,9

5 0,9 0,3

6 2,3 1,7

7 0,2 0,2

8 0,2 0,2

Таблиця 5. Величини відносних деформацій кісткового регенерату в моделях з різними видами 

остеосинтезу кісток гомілки при їх вродженому псевдоартрозі під впливом навантаження на стиск

Кістка Стрижень

Відносна деформація, %

Стрижень
Блок на велико-
гомілковій кістці

Загальний блок

Великогоміл-
кова

Неблокований 1,94 0,120 0,100

З блокованим подовжнім 
рухом

0,5 0,05 0,03

Малогомілкова Неблокований 1,60 0,062 0,015

З блокованим подовжнім 
рухом

0,06 0,03 0,01
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деформації кісткового регенерату в моделі гомілки з 

псевдоартрозом обох кісток у нижній третині з різними 

варіантами їх остеосинтезу з використанням ротаційно 

стабільного стрижня при навантаженні на стиск.

Наявність фактора осьової рухомості інтрамеду-

лярного стрижня викликає досить значні деформації 

кісткових регенератів обох кісток гомілки — 1,94 % 

на великогомілковій кістці та 1,60 % на малогоміл-

ковій. Використання кісткових трансплантатів до-

зволяє значно знизити деформації кісткового реге-

нерату — до 0,12 % при накладанні трансплантатів 

на великогомілкову кістку і до 0,10 % при накладанні 

на обидві кістки.

Розглянемо, як змінюється картина відносної де-

формації кісткового регенерату в моделі гомілки з 

псевдоартрозом обох кісток у нижній третині з різними 

варіантами їх остеосинтезу з використанням ротаційно 

стабільного стрижня з блокованим подовжнім рухом 

при навантаженні на стиск (рис. 14).

Дослідження показали, що використання інтраме-

дулярного стрижня з блокуванням подовжнього руху 

дозволяє суттєво зменшити деформації кісткового ре-

генерату при навантаженнях моделей на стиск, осо-

бливо при остеосинтезі без використання блоків кіст-

кових трансплантатів, за якого відносні деформації 

не перевищують 0,5 % для великогомілкової кістки та 

0,6 % — для малогомілкової.

Дані про величини відносних деформацій кістково-

го регенерату в моделях з різними видами остеосинте-

зу кісток гомілки при їх вродженому псевдоартрозі під 

впливом навантаження на стиск наведено в табл. 5.

Наочне уявлення про співвідношення величин від-

носних деформацій кісткового регенерату великого-

мілкової кістки в моделях з різними видами остеосин-

тезу кісток гомілки при їх вродженому псевдоартрозі 

під впливом навантаження на стиск можна отримати 

за допомогою діаграми, яка наведена на рис. 15.

Діаграма на рис. 16 надає уявлення про величини 

відносних деформацій кісткового регенерату малого-

мілкової кістки в моделях з різними видами остеосин-

тезу кісток гомілки при їх вродженому псевдоартрозі 

під впливом навантаження на стиск.

Як бачимо на діаграмах, при остеосинтезі кісток го-

мілки тільки інтрамедулярним стрижнем стрижень з 

блокуванням подовжніх рухів надає суттєві переваги з 

точки зору зниження деформацій кісткового регенера-

ту. Ці переваги також будуть стосуватися інших варі-

антів остеосинтезу в ранній післяопераційний період, 

коли повного зрощення трансплантатів з кісткою ще 

немає.

Âèñíîâêè
Використання інтрамедулярного ротаційно стабіль-

ного стрижня з блокуванням подовжнього руху при 

стисканні дозволяє значно знизити рівень напружень у 

малогомілковій кістці та в зоні псевдоартрозу велико-

гомілкової кістки, а також значно зменшує величини 

відносних деформацій кісткового регенерату при всіх 

варіантах остеосинтезу.

Конфлікт інтересів. Автори заявляють про відсут-

ність конфлікту інтересів та власної фінансової заці-
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Comparative analysis of the stress-strain state of tibial bone models in their congenital 
pseudoarthrosis in the lower third in conditions of osteosynthesis by intramedullary growing rods 

with blocking of longitudinal movement during compression and without it
Abstract. Background. The main manifestation of congenital 

pseudoarthrosis is deformity of the tibia, and the appearance of 

spontaneous fractures of the tibia and/or fibula. In the presence of a 

fracture, surgical interventions are performed to achieve fusion and 

restore the function of the lower extremity. Growing (blocked and 

unblocked) intramedullary rods have one common drawback — the 

lack of resistance to compressive loads. To eliminate this shortcom-

ing, a growing intramedullary rod with blocked rotational and longi-

tudinal movement during compression was developed. Objective: to 

determine the features of the stress-strain state of shin models with 

pseudoarthrosis of its bones in different variants of osteosynthesis us-

ing intramedullary rod with rotational stability and blocked longitu-

dinal movement during compression. Materials and methods. The 

zone of nonunion of shin bones in their lower third and 3 variants 

of osteosynthesis were modeled: intramedullary rod and wire; rod, 

wire and block from bone grafts on the tibia; rod, wire and block 

from bone grafts on both bones of the shin. We also modeled 2 types 

of intramedullary rods with longitudinal mobility, which allows the 

structure to grow according to the growth of shin bones: a rod with 

rotational stability and a rod with rotational stability and blocked 

longitudinal movement during compression. Results. Under com-

pressive loads, the use of a rotationally stable rod without blocking 

of longitudinal movement causes an increased level of stress on the 

fibula, as well as in the area of tibial pseudoarthrosis. This is because 

the rod does not resist moving in the direction of shortening, which 

is a fee for the possibility of growth. But the fibula fixed by a single 

wire undertakes the main part of the compressive load. The rod with 

longitudinal movement blocking takes on compressive loads, which 

leads to a decrease in stress on the fibula and in the area of tibial pseu-

doarthrosis. The use of blocks from bone grafts can reduce the level 

of stress in bone fragments, especially in the fracture area, and elimi-

nate the difference between blocked and unblocked rods. Therefore, it 

should be borne in mind that the models used correspond to the state 

of complete fusion of grafts with bones. Only in this case, they are able 

to perform the role of blocking of longitudinal movement during com-

pression. In the early postoperative period, the advantages of a rota-

tionally stable rod with longitudinal motion blocking are significant. 

The presence of the factor of axial mobility of the intramedullary rod 

causes quite significant deformations of bone regenerates in both shin 

bones — 1.94 % on the tibia and 1.60 % on the fibula. Bone grafts 

can significantly reduce the deformation of bone regenerate — up to 

0.12 % when they are used on the tibia and up to 0.10 % when they are 

used on both bones. Conclusions. The use of intramedullary rotation-

ally stable rod with blocking of longitudinal movement during com-

pression can significantly reduce the level of stress in the fibula and in 

the area of tibial pseudoarthrosis, and significantly reduces the relative 

deformations of bone regenerates in all variants of osteosynthesis.

Keywords: children; pseudoarthrosis; osteosynthesis; load
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Âèçíà÷åííÿ ä³àïàçîíó êîðåêö³¿ ð³çíèõ êîðèãóþ÷èõ 
îñòåîòîì³é ïåðøî¿ ïëåñíîâî¿ ê³ñòêè ïðè ë³êóâàíí³ 

âàëüãóñíî¿ äåôîðìàö³¿ ïåðøîãî ïàëüöÿ ñòîïè

Резюме. Вступ. Вальгусна деформація першого пальця стопи (hallux valgus) є найпоширенішою статич-
ною деформацією переднього відділу. На сьогодні найпоширенішими хірургічними техніками, за даними 
літератури, є дистальні остеотомії першої плеснової кістки (Chevron-остеотомія), діафізарні остеотомії 
(Scarf-остеотомія) та проксимальні остеотомії (Closing base wedge-остеотомія). Мета. На основі геометрич-
ного моделювання вальгусної деформації першого пальця стопи розрахувати, яка з цих хірургічних технік 
(Chevron-остеотомія, Scarf-остеотомія або Closing base wedge-остеотомія) може бути застосована при тій 
чи іншій мірі вальгусної деформації першого пальця стопи. Матеріали та методи. Здійснено математичне 
моделювання варіантів корекції вальгусної деформації першого пальця стопи (hallux valgus). Під час моде-
лювання вивчали деформацію першого пальця стопи. Моделювали три види коригуючих остеотомій: про-
ксимальна остеотомія — Closing base wedge-остеотомія; Scarf-остеотомія діафіза першої плеснової кістки; 
Chevron-остеотомія першої плеснової кістки в дистальній частині. Обмеженнями при всіх остеотоміях висту-
пала умова, що сумарна площа контакту після корекції не повинна бути меншою за половину вихідної площі 
контакту кісткових фрагментів. Результати. При допустимому відхиленні першого пальця на 8° коригуюча ос-
теотомія першої плеснової кістки в її проксимальному відділі дозволяє усунути вихідне відхилення до 24°. Вико-
нання коригуючої остеотомії Scarf забезпечує необхідну площу контакту між фрагментами першої плеснової 
кістки при кутах корекції в діапазоні від 0° до 20° і при зміщенні фрагментів до 2 мм. Остеотомії Shevron і Scarf 
мають потенційно рівний діапазон можливої корекції при товщині кортикального шару першої плеснової кіст-
ки 7 мм. При витонченні кортикального шару до 3 мм визначається перевага остеотомії Scarf, яка дозволяє 
забезпечити необхідну площу контакту між фрагментами першої плеснової кістки для корекції вальгусної де-
формації першого пальця стопи в діапазоні від 0° до 20°, тоді як остеотомія Shevron — тільки до 15°. Висновки. 
Проксимальна коригуюча остеотомія першої плеснової кістки дозволяє усунути вальгусну деформацію пер-
шого пальця величиною до 24° за умови збереження післяопераційного відхилення першої плеснової кістки 
на кут 8°. Коригуюча остеотомія Scarf дозволяє забезпечити необхідну площу контакту не менше ніж 50 % між 
фрагментами першої плеснової кістки при кутах корекції в діапазоні від 0° до 20° і при зміщенні фрагментів до 
2 мм за будь-якої товщини кортикального шару. При Shevron-остеотомії виявилася залежність коригувальних 
можливостей від товщини кортикального шару кістки, яка при товщині 3 мм скорочує діапазон ротаційної ко-
рекції вальгусної деформації першого пальця стопи до 15°.
Ключові слова: стопа; перший палець; деформація hallux valgus; корекція, остеотомія

Âñòóï
Вальгусна деформація першого пальця стопи (hallux 

valgus) є найпоширенішою статичною деформацією 

переднього відділу [5]. Для хірургічної корекції цієї де-

формації запропоновано понад 400 видів хірургічних 

втручань [7]. Це зовсім не означає, що не існує того 

єдиного золотого стандарту, який міг би вирішити про-

блему хірургічного лікування hallux valgus, швидше за 

все, йдеться про те, що вальгусна деформація першого 

пальця стопи дуже варіабельна у своїх клінічних про-
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Рисунок 1. Математична модель першого 

пальця стопи: а) двовимірна модель першого 

променя стопи з геометричними параметрами; 

б) лінійна векторна модель першого променя 

стопи

а б

явах і тому не може бути одного-єдиного методу хірур-

гічної корекції цієї деформації.

На сьогодні найпоширенішими хірургічними тех-

ніками, за даними літератури, є дистальні остеотомії 

першої плеснової кістки (Chevron-остеотомія) [1, 4], 

діафізарні остеотомії (Scarf-остеотомія) [2] та прокси-

мальні остеотомії (Closing base wedge-остеотомія) [3].

Мета. На основі геометричного моделювання валь-

гусної деформації першого пальця стопи розрахува-

ти, яка з цих хірургічних технік (Chevron-остеотомія, 

Scarf-остеотомія або Closing base wedge-остеотомія) 

може бути застосована при тій чи іншій мірі вальгусної 

деформації першого пальця стопи.

Ìàòåð³àëè òà ìåòîäè
Проведене математичне моделювання варіантів ко-

рекції вальгусної деформації першого пальця стопи 

(hallux valgus). Для вирішення поставленого завдання 

було розроблено базову двовимірну геометричну мо-

дель першого променя стопи, що являла собою пер-

шу плеснову кістку і основну фалангу першого пальця 

стопи із суглобом між ними. Уся модель умовно розді-

лена на 4 зони, три з яких припадають на першу плес-

нову кістку. Зона А — проксимальна частина першої 

плеснової кістки; зона В — діафізарна її частина; зона 

С — дистальна частина першої плеснової кістки, зона 

D — основна фаланга першого пальця стопи. Довжина 

та діаметр кожної зони наведені на рис. 1а, усі розміри 

вказані у міліметрах.

При моделюванні суглоба за допомогою однови-

мірної моделі вона може бути подана у векторному ви-

гляді:  А + В + С+ D (рис. 1б).

При моделюванні вивчали деформацію першого 

пальця стопи, а саме відхилення основної фаланги на 

кут φ без деформації сферичної частини суглоба.

Моделювали три види коригуючих остеотомій:

1) проксимальна остеотомія — Closing base wedge-

остеотомія (між зонами А та В);

2) Scarf-остеотомія діафіза першої плеснової кістки 

(у зоні В);

3) Shevron-остеотомія першої плеснової кістки у 

дистальній частині (між зонами В та С).

Обмеженнями при всіх остеотоміях, що виконують-

ся для корекції вальгусної деформації першого пальця 

стопи, виступала умова, що сумарна площа контакту 

після корекції не повинна бути меншою за полови-

ну вихідної площі контакту кісткових фрагментів при 

проведенні остеотомії для наступної стабільної фікса-

ції кісткових фрагментів різними імплантатами.

S
кор

                                      S =                ≥ 0,5,              (1)
S

0

де S
кор

 — площа контакту після коригуючої остеотомії; 

S
0
 — площа контакту до коригуючої остеотомії.

Моделювали площі контакту остеотомії за допомо-

гою кінцево-елементного пакета типу COSMOS з ви-

користанням геометричних примітивів, що забезпечу-

ють автоматичну генерацію сітки кінцевих елементів 

[6]. Надалі обчислювали площу контакту спільно пра-

цюючих поверхонь.

Ðåçóëüòàòè
1. Моделювання корекції вальгусної деформації 

першого пальця стопи за допомогою проксимальної 
коригуючої остеотомії (Сlosing base wedge-остеотомія)

За наявності вальгусної деформації першого пальця 

стопи у вигляді відхилення першої плеснової кістки на 

кут φ лінійна модель набуває вигляду, показаного на 

рис. 2.

Значення векторів визначаються залежностями:

А = А(і sin φ + j cos φ);                           (2)

B = B(і sin φ + j cos φ);                           (3)

C = (C + H) (і sin φ + j cos φ);              (4)

D = D(і sin ψ + j cos ψ),                         (5)

де φ  — кут відхилення першої плеснової кістки; ψ — 

кут відхилення основної фаланги першого пальця.

Замикаючий вектор при цьому матиме вигляд

AD = (A + B + C + H) (і sin φ + j cos φ) + 

                               + D(–і sin ψ + j cos ψ).                           (6)

→ → → →

→
→
→
→

→→

→→

→→

→ →

→→ → →

→ →
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Рисунок 2. Лінійна модель hallux valgus

а б

Величина кута ψ визначається з рівня

      (A + B + C + H) sin φ  – D sin ψ = 0,     (7)

звідки

           (A + B + C + H) sin φ
   ψ = arcsin  (                                           ).             (8)

           D                                            

З огляду на це рівняння (6) має вигляд

    

(9)

При виконанні коригуючої остеотомії в прокси-

мальному відділі першої плеснової кістки у вигляді 

клину, зверненого назовні стопи, з основою величи-

ною Z1 розрахункова схема набуває вигляду, як пока-

зано на рис. 3.

При цьому векторні рівняння мають вигляд
                                                           

            
                                                                  

  (10)
            

                  

де Z1 — ширина основи клину, що виділяється; θ1 — 

величина кута при вершині клину, що виділяється.

При вихідному відхиленні суглоба на кут φ значення 

векторів визначаються залежностями:

                           (11)

(12)

(13)

(14)

де ψ1 — величина кута відхилення основної фаланги 

після коригуючої остеотомії, визначається з рівняння

(15)

звідки

(16)

Підставивши значення кута θ1 із рівняння (10) до 

рівняння (12), (13) та (16), отримаємо

Рисунок 3. Геометрична модель остеотомії

(17)

(18)

(19)

Замикаючий вектор при цьому матиме вигляд

(20)

Кут відхилення суглоба після коригування визнача-

ється з виразів

(21)
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(22)

(23)

Графік залежностей кута відхилення суглоба від ви-

хідного кута і величини підстави клину, що виділяєть-

ся, при допустимому значенні кута відхилення суглоба 

φ1 = 8° наведено на рис. 4.

Як можемо бачити на графіку, при допустимому від-

хиленні першого пальця на 8° коригуюча остеотомія 

першої плеснової кістки в її проксимальному відділі 

дозволяє усунути вихідне відхилення до 24°.

2. Моделювання корекції вальгусної деформа-
ції першого пальця стопи з використанням Scarf та 
Shevron коригувальних остеотомій

Для одночасної корекції кутового відхилення пер-

шої плеснової кістки та ротаційного зміщення її сугло-

бової поверхні використовуються коригуючі Scarf та 

Shevron остеотомії (рис. 5, 6).

Особливістю цих коригуючи остеотомій є поворот 

дистального фрагмента плеснової кістки на кут γ і змі-

щення його на величину Z3. Геометрична та векторна 

розрахункові схеми подані на рис. 7.

Як для моделі Shevron-остеотомії, так і для моделі 

Scarf-остеотомії векторні рівняння мають вигляд

(24)

а величини кутів при вершинах січених клинів, відпо-

відно,

(25)

Рисунок 4. Зона можливої корекції вальгусної 

деформації першого пальця стопи при величи-

нах підстави клину, що виділяється, Z1 = 0, 2, 

4, 6 мм і допустимому значенні кута відхилення 

суглоба φ1 = 8°

Рисунок 5. Коригуюча Scarf-остеотомія

Рисунок 6. Коригуюча Shevron-остеотомія

При вихідному відхиленні суглоба на кут φ значення 

відповідних векторів (рис. 1а) визначаються залежнос-

тями:
(26)

(27)

(28)

(29)
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а б

Рисунок 7. Розрахункова схема корекції 

Shevron- та Scarf-остеотомії: а) геометрична; 

б) векторна

Величина кута ψ2 визначається з рівняння

звідки

Кут відхилення суглоба після коригування 

                            визначається з рівнянь

Граничний кут β2 відхилення головки плеснової 

кістки визначається формулою

Обмеженнями при обох способах корекції виступає 

умова, що сумарна площа контакту після зміщення 

кісткових фрагментів не повинна бути меншою за по-

ловину вихідної площі контакту при проведенні остео-

томії:

де F
кор

 — площа контакту між фрагментами першої 

плеснової кістки після виконання остеотомії;

F
0
 — площа контакту між фрагментами першої плес-

нової кістки до виконання остеотомії.

Залежність відносної площі контакту при діаме-

трі кістки d3 = 18 мм та товщині кортикального шару 

δ = 3 мм від кута повороту γ та зміщення Z3 для ко-

рекції деформації остеотомією Scarf наведено на 

рис. 8.

Як бачимо на графіку, виконання коригуючої остео-

томії Scarf забезпечує необхідну площу контакту між 

фрагментами першої плеснової кістки при кутах ко-

рекції в діапазоні від 0° до 20° і при зміщенні фрагмен-

тів до 2 мм.

Залежність відносної площі контакту від кута корек-

ції γ та зміщення Z3 для корекції деформації з викорис-

танням остеотомії Shevron наведено на рис. 9.

Як бачимо, виконання Shevron-остеотомії дозволяє 

зберегти допустиму площу контакту між фрагментами 

кістки не менше ніж 50 % тільки у разі відсутності змі-

щення фрагментів та при корекції вальгусної деформа-

ції першого пальця стопи не більше ніж 15°.

(30)

(31)

(32)

(33)

(34)

(35)

Рисунок 8. Залежність відносної площі контак-

ту кісткових фрагментів від кута повороту γ та 

зміщення Z3 для корекції деформації з викорис-

танням остеотомії Scarf при товщині кортикаль-

ного шару кістки δ = 3 мм

Графік залежності відносної площі контакту кістко-

вих фрагментів від кута корекції γ та зміщення Z3 для 

корекції деформації за допомогою Scarf-остеотомії при 

товщині кортикального шару кістки δ = 7 мм наведено 

на рис. 10.

Проведене моделювання показало, що збільшення 

товщини кортикального шару першої плеснової кістки 

стопи до 7 мм не обмежує діапазон можливої корекції 
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Рисунок 10. Залежність відносної площі контак-

ту кісткових фрагментів від кута корекції γ 

та зміщення Z3 для корекції деформації за до-

помогою Scarf-остеотомії при товщині корти-

кального шару кістки δ = 7 мм

Рисунок 9. Залежність відносної площі контакту 

кісткових фрагментів від кута повороту γ 

та зміщення Z3 для корекції деформації з ви-

користанням остеотомії Shevron при товщині 

кортикального шару кістки δ = 3 мм

Рисунок 11. Залежність відносної площі контак-

ту кісткових фрагментів від кута корекції γ 

та зміщення Z3 для корекції деформації 

за допомогою Shevron-остеотомії та товщини 

кортикального шару кістки δ = 7 мм

вальгусної деформації першого пальця при виконанні 

остеотомії Shevron.

Проведені дослідження показали, що обидва 

види коригуючих остеотомій, і Shevron, і Scarf, ма-

ють потенційно рівний діапазон можливої корекції 

при товщині кортикального шару першої плеснової 

кістки 7 мм. При стоншенні кортикального шару до 

3 мм визначається перевага остеотомії Scarf, яка, з 

урахуванням умови збереження 50 % площі контакту 

кісткових фрагментів після виконаних остеотомій, 

дозволяє забезпечити необхідну площу контакту між 

фрагментами першої плеснової кістки для корекції 

вальгусної деформації першого пальця стопи в діапа-

зоні від 0° до 20°, тоді як остеотомія Shevron — лише 

до 15°.

Âèñíîâêè
1. Проксимальна коригуюча остеотомія першої 

плеснової кістки дозволяє усунути вальгусну деформа-

цію першого пальця величиною до 24° за умови збере-

ження післяопераційного відхилення першої плесно-

вої кістки на кут 8°.

2. Коригуюча остеотомія Scarf дозволяє забезпечи-

ти необхідну площу контакту не менше ніж 50 % між 

фрагментами першої плеснової кістки при кутах ко-

рекції в діапазоні від 0° до 20° і при зміщенні фрагмен-

тів до 2 мм при будь-якій товщині кортикального шару.

3. При Shevron-остеотомії виявилася залежність ко-

ригувальних можливостей від товщини кортикального 

шару кістки, яка при товщині 3 мм скорочує діапазон 

ротаційної корекції вальгусної деформації першого 

пальця стопи до 15°.

Конфлікт інтересів. Автори заявляють про відсут-

ність конфлікту інтересів та власної фінансової заці-

кавленості при підготовці даної статті.
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D.V. Prozorovsky, K.K. Romanenko, M.Yu. Karpinsky
State Institution “Sytenko Institute of Spine and Joint Pathology of the National Academy of Medical Sciences 
of Ukraine”, Kharkiv, Ukraine

Determination of the range of correction in various corrective osteotomies of the first metatarsal bone 
in the treatment of hallux valgus

Abstract. Background. Hallux valgus is the most common static 

deformity of the forefoot. To date, the most common surgical tech-

niques reported in the literature are distal osteotomies of the first 

metatarsal bone (chevron osteotomy), diaphyseal osteotomies (scarf 

osteotomy), and proximal osteotomies (closing base wedge oste-

otomy). Objective: based on the geometric modeling of the hallux 

valgus, to calculate which of the above surgical techniques (chevron 

osteotomy, scarf osteotomy or closing base wedge osteotomy) can 

be applied with varying degrees of hallux valgus in order to correct 

it. Materials and methods. Mathematical modeling of options for 

correction of hallux valgus was carried out. The deformity of the first 

toe was studied during modeling. Three types of corrective osteoto-

mies were modeled: proximal osteotomy — closing base wedge oste-

otomy; scarf osteotomy of the diaphysis of the first metatarsal bone; 

chevron osteotomy of the first metatarsal bone in the distal part. The 

limitation in all osteotomies was the condition that the total contact 

area after correction should not be less than half of the initial contact 

area of the bone fragments. Results. With a permissible deviation of 

the first toe by 8°, corrective osteotomy of the first metatarsal bone in 

its proximal part allows eliminating the initial deviation of up to 24°. 

Corrective scarf osteotomy provides the necessary contact area be-

tween the fragments of the first metatarsal bone at correction angles 

in the range from 0 to 20° and when the fragments are displaced for 

up to 2 mm. The chevron and scarf osteotomies have a potentially 

equal range of possible correction with the first metatarsal cortical 

thickness of 7 mm. In a thinning of the cortical layer of up to 3 mm, 

scarf osteotomy is preferred, it allows for the necessary contact area 

between the fragments of the first metatarsal bone to correct the hal-

lux valgus in the range from 0 to 20°, whereas the chevron osteoto-

my — only up to 15°. Conclusions. Proximal corrective osteotomy 

of the first metatarsal bone eliminates the hallux valgus of up to 24°, 

provided that the postoperative deviation of the first metatarsal bone 

is maintained at an angle of 8°. Corrective scarf osteotomy provides 

the required contact area of at least 50 % between the fragments 

of the first metatarsal bone at correction angles in the range from 

0 to 20° and when the fragments are displaced for up to 2 mm at 

any thickness of the cortical layer. Chevron osteotomy revealed the 

dependence of corrective capabilities on the cortical bone thickness, 

which at a thickness of 3 mm reduces the range of rotational correc-

tion of hallux valgus to 15°.

Keywords: foot; first toe; hallux valgus deformity; correction; os-

teotomy
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Резюме. Вступ. Нестабільність компонентів ендопротеза є одним із основних ускладнень, чому сприяє про-
гресуючий остеопороз, в основному у жінок похилого віку. Для профілактики подібних ускладнень нами роз-
роблено методику превентивного зміцнення зони опилу великогомілкової кістки за рахунок використання 
двох кортикальних металевих гвинтів. Мета. Провести аналіз математичного моделювання напружено-де-
формованого стану моделей нижньої кінцівки за різних умов монокондилярного ендопротезування колінного 
суглоба. Змоделювати варіанти зміцнення остеопоротичної кісткової тканини під компонентом тибіального 
ендопротеза. Матеріали та методи. Було розроблено модель нижньої кінцівки з монокондилярним ендопро-
тезом з медіального боку колінного суглоба. Вивчали напружено-деформований стан моделі за нормаль-
ної щільності кісткової тканини та в умовах остеопорозу. Моделювали варіанти зміцнення остеопоротичної 
кісткової тканини під опорною платформою ендопротеза, для чого під нею у великогомілковій кістці прово-
дили два армуючі гвинти у двох варіантах: у фронтальній площині та сагітальній площині. Результати. Аналіз 
результатів проведеного математичного моделювання напружено-деформованого стану моделей нижньої 
кінцівки за різних умов монокондилярного ендопротезування колінного суглоба дозволяє говорити про те, що 
наявність остеопорозу кісткової тканини значно погіршує ситуацію як з розподілом напружень в елементах 
моделі, так і з величинами їх відносних деформацій. Особливо це позначається на великогомілковому ком-
поненті моделі. Проведення армуючих гвинтів у великогомілкову кістку під платформу ендопротеза дозволяє 
поліпшити ситуацію, але тільки у разі їх проведення в сагітальній площині. Висновки. Наявність остеопорозу 
призводить до збільшення величин напружень у кістковій тканині, яка контактує з елементами ендопротеза, а 
також до збільшення величин відносних деформацій як у кістковій тканині, так і в елементах ендопротеза. Про-
ведення армуючих гвинтів у сагітальній площині дозволяє знизити рівень напружень у великогомілковій кістці, а 
також зменшити величини відносних деформацій у ній. Проведення гвинтів у фронтальній площині не справляє 
значного впливу на зміни напружено-деформованого стану моделі.
Ключові слова: колінний суглоб; математичне моделювання; остеоартроз; остеопороз; монокондилярне 
ендопротезування; ускладнення; нестабільність ендопротеза

Âñòóï
Монокондилярна артропластика колінного сугло-

ба стабільно продовжує набирати популярності серед 

ортопедів у всьому світі. У проведенні даного опера-

тивного втручання Швейцарія є лідером серед країн 

Європи. Остеоартроз колінного суглоба є основним 

показанням до його виконання.

Найбільш поширеними ускладненнями після мо-

нокондилярної артропластики колінного суглоба є 

нестабільність компонентів ендопротеза, зношування 

поліетилену та прогресування дегенеративного проце-

су в іншому відділі суглоба. Нестабільність компонен-

тів ендопротеза є одним з основних ускладнень, чому 

сприяє прогресуючий остеопороз, здебільшого у літ-
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ніх жінок [1]. Для профілактики подібних ускладнень 

нами розроблено методику превентивного укріплення 

зони опилу великогомілкової кістки шляхом викорис-

тання двох кортикальних металевих гвинтів.

Мета: провести аналіз математичного моделюван-

ня напружено-деформованого стану моделей нижньої 

кінцівки при різних умовах монокондилярного ендо-

протезування колінного суглоба. Змоделювати варіан-

ти зміцнення остеопоротичної кісткової тканини під 

тибіальним компонентом ендопротеза.

Ìàòåð³àëè òà ìåòîäè
У лабораторії біомеханіки ДУ «Інститут патології 

хребта та суглобів ім. проф. М.І. Ситенка НАМН Укра-

їни» було проведено математичне моделювання напру-

жено-деформованого стану нижньої кінцівки в умовах 

монокондилярного ендопротезування колінного су-

глоба. Для виконання поставленого завдання була роз-

роблена базова модель нижньої кінцівки з монокон-

дилярним ендопротезом з медіального боку колінного 

суглоба (рис. 1). 

Базова модель складалася зі стегнової кістки, ве-

ликогомілкової та малогомілкової кісток, кісткових 

елементів стопи. Між стегновою та великогомілко-

вою кістками з латерального боку моделювали хрящо-

ву прокладку. Монокондилярний ендопротез містив 

стегновий та великогомілковий компоненти з титану 

та прокладку з поліетилену. 

На базовій моделі вивчали напружено-деформова-

ний стан моделі за нормальної щільності кісткової тка-

нини та в умовах остеопорозу. Крім того, моделювали 

варіанти зміцнення остеопоротичної кісткової ткани-

ни під опорною платформою ендопротеза, для чого під 

нею у великогомілковій кістці проводили два армую-

чих гвинти в двох варіантах: у фронтальній площині 

(рис. 2) і в сагітальній площині (рис. 3).

Механічні властивості здорових біологічних тканин 

(кортикальна та губчаста кістка, хрящ) для математич-

ного моделювання обрано за даними [2–4]. Механічні 

властивості остеопоротичної кісткової тканини обрано 

за даними K. Arkuszetal. (2018) [5]. Механічні характе-

ристики штучних матеріалів обирали за даними техніч-

ної літератури [6]. Матеріал елементів ендопротеза — 

титан. Матеріал пари тертя ендопротеза — поліетилен. 

При моделюванні використовували такі характеристи-

ки, як Е — модуль пружності (модуль Юнга), υ — кое-

фіцієнт Пуассона. Механічні характеристики викорис-

таних матеріалів наведені в табл. 1.

Для навантаження моделі моделювали масу тіла при 

одноопорному стоянні (без маси опорної кінцівки), 

для чого до головки стегнової кістки прикладали роз-

поділену силу величиною 1100 Н [7–12]. Опорна по-

верхня стопи моделі мала жорстке закріплення. Схема 

навантаження моделі наведена на рис. 4.

У процесі моделювання вивчали величини напру-

жень та відносних деформацій в елементах моделей. 

З метою порівняння величин напружень та відносних 

деформацій між різними моделями були обрані конт-

рольні точки. Схема розташування контрольних точок 

наведена на рис. 5.

Дослідження напружено-деформованого стану мо-

делей виконували за допомогою методу кінцевих еле-

ментів. Як критерій оцінки напруженого стану моде-

лей використовували напруження за Мізесом і відносні 

деформації у відсотках [3].

Моделювання виконували за допомогою системи ав-

томатизованого проєктування SolidWorks. Розрахунки 

напружено-деформованого стану моделей виконували за 

допомогою програмного комплексу CosmosM [13].

Ðåçóëüòàòè
На першому етапі роботи вивчали напружено-де-

формований стан моделі нижньої кінцівки після моно-

кондилярного ендопротезування колінного суглоба в 

умовах нормальної щільності кісткової тканини. Роз-

поділ напружень у моделі показано на рис. 6.

Проведені розрахунки показали, що за нормальної 

щільності кісткової тканини максимальні за величи-

ною напруження (10,6 МПа) визначаються в передній 

зоні великогомілкової кістки під платформою ендопро-

теза, а також в її задньому відділі, де сягають значення 

8,7 МПа. Напруження в протезованому виростку стег-

нової кістки дещо нижчі, їх значення становлять 6,3 та 

5,4 МПа в передній та задній частинах відповідно. На 

фіксуючих елементах ендопротеза, навпаки, вищі на-

пруження визначаються на ніжці стегнового компо-

нента — 1,9 МПа, тоді як на ніжці великогомілкового 

компонента напруження не перевищують 0,9 МПа.

Таблиця 1. Механічні характеристики матеріалів, що використовували при моделюванні

Матеріал
Модуль Юнга (Е), 

МПа
Коефіцієнт Пуассона, υ

Кортикальна кістка 18 350 0,29

Губчаста кістка 330 0,30

Кортикальна кістка, остеопороз 3066 0,3

Губчаста кістка, остеопороз 132 0,3

Хрящова тканина 10,5 0,49

Титан ВТ-16 110 000 0,20

Цемент 2300 0,35

Поліетилен 1100 0,42
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Рисунок 1. Базова модель нижньої кінцівки з монокондилярним ендопротезом колінного суглоба: 

а — вигляд у фронтальній площині; б — вигляд у сагітальній площині; в — вигляд колінного суглоба

а

а

а

б

б

б

в

в

в

Рисунок 2. Модель з проведенням армуючих гвинтів у фронтальній площині: а — вигляд 

у фронтальній площині; б — вигляд у сагітальній площині; в — загальний вигляд

Рисунок 3. Модель з проведенням армуючих гвинтів у сагітальній площині: а — вигляд 

у фронтальній площині; б — вигляд у сагітальній площині; в — загальний вигляд
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Рисунок 4. 
Схема 

навантаження 
моделі

Рисунок 5. Схема розташування контрольних точок: а — вигляд спереду; б — вигляд 
ззаду; в — вигляд на виросток стегнової кістки знизу. Контрольні точки: 1 — стегно-
ва кістка, передня частина медіального виростка; 2 — стегнова кістка, задня час-
тина медіального виростка; 3 — стегнова кістка, ніжка ендопротеза; 4 — велико-
гомілкова кістка, передня частина медіального краю; 5 — великогомілкова кістка, 
задня частина медіального краю; 6 — великогомілкова кістка, ніжка ендопротеза

а б в

Рисунок 6. Картина напружено-деформованого стану моделі монокондилярного ендопротезування 
кульшового суглоба при нормальній щільності кісткової тканини: а — напруження в кістковій 

тканині; б — напруження в хрящовій тканині; в — напруження в металевих елементах
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а

б

б

в

в

Рисунок 7. Картина напружено-деформованого стану моделі монокондилярного ендопротезування 
кульшового суглоба за наявності остеопорозу: а — напруження в кістковій тканині; б — напруження 

в хрящовій тканині; в — напруження в металевих елементах
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Рисунок 8. Діаграма величин напружень у контрольних точках моделей нижньої кінцівки 

з монокондилярним ендопротезом колінного суглоба за наявності остеопорозу кісткової тканини 

та без нього

Рисунок 9. Картина напружено-деформованого стану моделі монокондилярного ендопротезування 
колінного суглоба за наявності остеопорозу і проведення армуючих гвинтів у фронтальній площині: 
а — напруження в кістковій тканині; б — напруження в хрящовій тканині; в — напруження в металевих 

елементах

а

а

б

б

в

в

Рисунок 10. Картина напружено-деформованого стану моделі монокондилярного 
ендопротезування колінного суглоба за наявності остеопорозу і проведення армуючих гвинтів 
у сагітальній площині: а — напруження в кістковій тканині; б — напруження в хрящовій тканині; 

в — напруження в металевих елементах
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Рисунок 11. Діаграма величин напружень в контрольних точках моделей нижньої кінцівки 
з монокондилярним ендопротезом колінного суглоба з наявністю остеопорозу кісткової тканини 

та армуючими гвинтами

Рисунок 12. Картина розподілу відносних деформацій в усіх розглянутих моделях: а — здорова 
кісткова тканина; б — остеопоротична кісткова тканина без армуючих гвинтів; в — остеопоротична 

кісткова тканина, армуючі гвинти у фронтальній площині; г — остеопоротична кісткова тканина, 
армуючі гвинти в сагітальній площині

а б в г

Рисунок 13. Діаграма величин відносних деформацій у контрольних точках моделей нижньої 
кінцівки з монокондилярним ендопротезом колінного суглоба
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Розглянемо, як змінюються напруження в моделі 

за наявності остеопорозу кісткової тканини. Картину 

напружено-деформованого стану моделі з моноконди-

лярним ендопротезом колінного суглоба і остеопоро-

зом кісткової тканини наведено на рис. 7.

Як показали результати моделювання, остеопороз 

кісткової тканини при монокондилярному ендопро-

тезуванні колінного суглоба призводить до знижен-

ня рівня напружень у великогомілковій кістці під 

платформою ендопротеза до рівня 10,2 МПа в її пе-

редньому відділі та до 1,6 МПа — у задньому, також 

зниження рівня напружень до 0,4 МПа визначається 

і на ніжці великогомілкового компонента ендопро-

теза. Водночас визначається підвищення рівня на-

пружень у стегновій кістці на протезованому вирос-

тку до 8,7 та 9,9 МПа в його передньому та задньому 

відділах відповідно. На ніжці стегнового компонента 

ендопротеза також зафіксовано підвищення рівня 

напружень до 2,7 МПа.

Дані про величини напружень у контрольних точ-

ках моделей нижньої кінцівки з монокондилярним 

ендопротезом колінного суглоба за наявності ос-

теопорозу кісткової тканини та без нього наведені в 

табл. 2.

Наочне уявлення про співвідношення величин на-

пружень у контрольних точках моделей нижньої кін-

цівки з монокондилярним ендопротезом колінного 

суглоба за наявності остеопорозу кісткової тканини та 

без нього можна отримати за допомогою діаграми, яка 

наведена на рис. 8.

Як бачимо на діаграмі, наявність остеопорозу при-

зводить, з одного боку, до підвищення рівня напру-

жень у протезованому виростку стегнової кістки, а з 

іншого, хоча і знижує рівень напружень у великогоміл-

ковій кістці, але призводить до великого дисбалансу в 

навантаженні між переднім та заднім її відділами під 

платформою ендопротеза, що може бути причиною 

його нестабільності.

Однім із варіантів профілактики нестабільності 

великогомілкового компонента ендопротеза може 

бути введення армуючих гвинтів у великогомілкову 

кістку під платформу ендопротеза. Напружено-де-

формований стан моделі при проведенні армуючих 

гвинтів у фронтальній площині можна спостерігати 

на рис. 9.

Результати математичного моделювання наочно 

показали, що проведення армуючих гвинтів у фрон-

тальній площині практично не змінює напружено-

деформованого стану моделі порівняно з моделлю 

без гвинтів. Про це свідчить і рівень максимальних 

величин напружень у контрольних точках моделі, які 

збільшуються на 0,1 МПа в трьох контрольних точках: 

передній відділ великогомілкової кістки, задній відділ 

виростка стегнової кістки і ніжка стегнового компо-

нента ендопротеза. В інших контрольних точках змін 

рівня напружень не визначено.

Картину розподілу напружень у моделі при прове-

денні армуючих гвинтів у сагітальній площині наведе-

но на рис. 10.

При проведенні армуючих гвинтів у сагітальній пло-

щині спостерігаються більш значні зміни напружено-

деформованого стану моделі. Так, у великогомілковій 

кістці під платформою ендопротеза рівень напружень 

знижується як у передньому відділі, так і в задньому до 

9,4 та 1,5 МПа відповідно. На ніжці великогомілкового 

компонента ендопротеза величина напружень залиша-

ється на рівні 0,4 МПа, як і в моделі без гвинтів. Та-

кож визначається зниження величин напружень у всіх 

контрольних точках на стегновій кістці як у кістковій 

тканині, так і на ніжці стегнового компонента ендо-

протеза.

Дані про величини напружень у контрольних точках 

моделей нижньої кінцівки з монокондилярним ендо-

протезом колінного суглоба за наявності остеопорозу 

кісткової тканини та армуючими гвинтами наведені в 

табл. 3.

Діаграма, яка наведена на рис. 11, дозволяє наочно 

порівняти величини напружень у контрольних точках 

моделей нижньої кінцівки з монокондилярним ендо-

протезом колінного суглоба за наявності остеопорозу 

кісткової тканини та армуючими гвинтами.

Наведена діаграма наочно свідчить про переваги 

проведення гвинтів у сагітальній площині над їх фрон-

тальним проведенням.

На наступному етапі роботи визначали величини 

відносних деформацій у колінному суглобі при всіх ви-

Таблиця 2. Величини напружень у контрольних точках моделей нижньої кінцівки 

з монокондилярним ендопротезом колінного суглоба за наявності остеопорозу кісткової тканини 

та без нього

Контрольні точки Напруження, МПа

Кістка Зона
Без гвинтів 

та остеопорозу
Остеопороз 
без гвинтів

Великогомілкова

Спереду 10,6 10,2

Ззаду 8,7 1,6

Ніжка ендопротеза 0,6 0,4

Стегнова

Спереду 6,3 8,7

Ззаду 5,4 9,9

Ніжка ендопротеза 1,9 2,7
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Таблиця 3. Величини напружень у контрольних точках моделей нижньої кінцівки 

з монокондилярним ендопротезом колінного суглоба за наявності остеопорозу кісткової тканини 

та армуючими гвинтами

Контрольні точки Напруження, МПа

Кістка Зона Без гвинтів
Гвинти 

фронтально
Гвинти сагітально

Великогомілкова Спереду 10,2 10,3 9,4

Ззаду 1,6 1,6 1,5

Ніжка ендопротеза 0,4 0,5 0,4

Стегнова Спереду 8,7 8,7 8,4

Ззаду 9,9 10,0 9,8

Ніжка ендопротеза 2,7 2,7 2,3

щенаведених варіантах монокондилярного ендопро-

тезування. Картину розподілу відносних деформацій у 

моделях наведено на рис. 12.

Проведене моделювання показало, що за нормальної 

щільності кісткової тканини при монокондилярному 

ендопротезуванні колінного суглоба величини віднос-

них деформацій не перевищують 0,1 % у всіх контроль-

них точках моделі. Наявність остеопорозу призводить 

до збільшення величин відносних деформацій у велико-

гомілковій кістці під платформою ендопротеза до 0,5 % 

у передньому відділі і до 0,3 % — у задньому. На ніжці 

великогомілкового компонента відносна деформація 

також зростає до 0,04 %. У протезованому виростку 

зміни величин відносних деформацій менш виражені 

і зростають у передньому відділі до 0,05 %, а в задньо-

му навіть знижуються з 0,1 до 0,08 %. Ніжка стегнового 

компонента ендопротеза не піддається додатковим де-

формаціям порівняно з моделлю без остеопорозу.

Проведення армуючих гвинтів у фронтальній площи-

ні не веде до змін величин відносних деформацій у всіх 

контрольних точках моделі, за винятком ніжки велико-

гомілкового компонента, де рівень відносних дефор-

мацій підвищується до 0,05 %. Проведення армуючих 

гвинтів у сагітальній площині дозволяє знизити рівень 

відносних деформацій у кістковій тканині заднього від-

ділу великогомілкової кістки до 0,2 %, а на ніжці вели-

когомілкового компонента ендопротеза — до 0,03 %. 

На зміни величин відносних деформацій у контрольних 

точках стегнового компонента моделі проведення арму-

ючих гвинтів у сагітальній площині не впливає.

Дані про величини відносних деформацій у контроль-

них точках моделей нижньої кінцівки з монокондиляр-

ним ендопротезом колінного суглоба наведені в табл. 4.

Наочно порівняти величини відносних деформацій 

у контрольних точках моделей нижньої кінцівки з мо-

нокондилярним ендопротезом колінного суглоба до-

поможе діаграма, яка наведена на рис. 13.

 Îáãîâîðåííÿ
Аналіз результатів проведеного математичного моделю-

вання напружено-деформованого стану моделей нижньої 

кінцівки при різних умовах монокондилярного ендопро-

тезування колінного суглоба дозволяє говорити про те, що 

наявність остеопорозу кісткової тканини значно погіршує 

ситуацію як з розподілом напружень в елементах моделі, 

так і з величинами їх відносних деформацій. Особливо це 

позначається на великогомілковому компоненті моделі. 

Проведення армуючих гвинтів у великогомілкову кістку 

під платформу ендопротеза дозволяє покращити ситуацію, 

але тільки у випадку їх проведення в сагітальній площині.

Таблиця 4. Величини відносних деформацій у контрольних точках моделей нижньої кінцівки 

з монокондилярним ендопротезом колінного суглоба

Контрольні точки Відносна деформація, %

Кістка Зона
Без 

остеопорозу

Остеопороз

Без гвинтів
Гвинти 

фронтально
Гвинти 

сагітально

Великогоміл-
кова

Спереду 0,06 0,5 0,5 0,5

Ззаду 0,1 0,3 0,3 0,2

Ніжка ендопро-
теза 0,01 0,04 0,05 0,03

Стегнова

Спереду 0,03 0,05 0,05 0,05

Ззаду 0,1 0,08 0,08 0,08

Ніжка ендопро-
теза 0,01 0,01 0,01 0,01
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Âèñíîâêè
1. Наявність остеопорозу призводить до збільшення 

величин напружень у кістковій тканині, яка контактує 

з елементами ендопротеза, а також до збільшення ве-

личин відносних деформацій як у кістковій тканині, 

так і в елементах ендопротеза.

2. Проведення армуючих гвинтів у сагітальній пло-

щині дозволяє знизити рівень напружень у великого-

мілковій кістці, а також зменшити величини відносних 

деформацій у ній. Проведення гвинтів у фронтальній 

площині не справляє значного впливу на зміни напру-

жено-деформованого стану моделі.

Конфлікт інтересів. Автори заявляють про відсут-

ність конфлікту інтересів та власної фінансової заці-

кавленості при підготовці даної статті.
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Anatomical and biomechanical justification of preventive reinforcement 
of the tibia in unicondylar knee replacement

Abstract. Background. The instability of the endoprosthesis com-

ponents is one of the main complications, which is facilitated by 

progressive osteoporosis, mainly in elderly women. To prevent such 

complications, we have developed a method of preventive streng-

thening of the tibial sawdust area by using two cortical metal screws. 

Objective: to analyze the mathematical modeling of the stress-strain 

state of the models of the lower limb under various conditions of uni-

condylar knee arthroplasty; to model variants of strengthening os-
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teoporotic bone tissue under the tibial component of the endopros-

thesis. Materials and methods. A model of the lower limb was de-

veloped with a unicondylar endoprosthesis on the medial side of the 

knee joint. The stress-strain state of the model was studied with nor-

mal bone tissue density and in osteoporosis. Variants of strengthen-

ing the osteoporotic bone tissue were simulated under the supporting 

platform of the endoprosthesis for which two reinforcing screws were 

placed under it in the tibia in two versions: in the frontal and in the 

sagittal plane. Results. Analysis of the results of mathematical mo-

deling of the stress-strain state of the lower limb models under various 

conditions of unicondylar knee arthroplasty suggests that the pres-

ence of osteoporosis significantly worsens the situation, both with 

the distribution of stresses in the elements of the model and with the 

values of their relative deformations. This is especially true for the 

tibial component of the model. The insertion of reinforcing screws 

into the tibia under the endoprosthesis platform improves the situa-

tion, but only if they are inserted in the sagittal plane. Conclusions. 
The presence of osteoporosis leads to an increase in the stressvalues 

in the bone tissue, which contacts with the endoprosthesis elements, 

as well as to an increase in the values of relative deformations, both 

in the bone tissue and in the endoprosthesis elements. Insertion of 

reinforcing screws in the sagittal plane can reduce the level of stress 

in the tibia, and to reduce relative deformations in it. Placement of 

screws in the frontal plane has no significant effect on changes in the 

stress-strain state of the model.

Keywords: knee joint; mathematical modeling; osteoarthritis; os-

teoporosis; unicondylar arthroplasty; complications; endoprosthesis 

instability
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Äîñë³äæåííÿ íàïðóæåíî-äåôîðìîâàíîãî ñòàíó 
ìîäåë³ õðåáòà ïðè çàñòîñóâàíí³ 

ð³çíîìàí³òíèõ ìåòîä³â ë³êóâàííÿ ïåðåëîì³â ò³ë 
ãðóäíîãî â³ää³ëó õðåáòà

Резюме. Травматичні переломи грудного відділу хребта становлять від 4 до 10 % серед усіх переломів. 
Основним методом хірургічного лікування цих переломів є транспедикулярна фіксація. Але досі не 
визначено, який обсяг інструментації є необхідним і достатнім при різних ступенях руйнування хреб-
цево-рухових сегментів. Мета: на математичній моделі хребта з грудною кліткою вивчити зміни її на-
пружено-деформованого стану залежно від обсягу руйнувань хребця Th6 і варіантів монтажу транс-
педикулярної конструкції. Матеріали та методи. Розроблена базова скінченно-елементна модель 
хребта, яка була доповнена грудною кліткою. На основі базової моделі були розроблені моделі з 
порушенням цілісності хребця Th6 різного ступеня і різними варіантами остеосинтезу транспедику-
лярними конструкціями. При моделюванні до моделі хребта прикладали вертикальне розподілене 
навантаження величиною 350 Н, що відповідає половині середньої ваги тіла людини. Результати. При 
навантаженні неушкодженого хребта в зоні хребців Th4-Th8 напруження по хребцях розподіляються 
досить рівномірно. Руйнування тіла хребця Th6 і остеосинтез транспедикулярною конструкцією з крі-
пленням 4 гвинтами на хребцях Th5 і Th7 призводить до підвищення рівня напружень у ніжках дуг саме 
хребців Th5 і Th7 до величин 22,2 і 15,4 МПа відповідно. Збільшення обсягу руйнування тіла хребця 
Th6 при використанні того ж самого способу фіксації викликає мінімальні зміни величин напружень 
у хребцях моделі. Збільшення протяжності транспедикулярної фіксації на хребці Th4 і Th8 дозволило 
різко знизити рівень напружень в усіх структурних елементах хребців Th5 і Th7. Найбільші зміни тор-
кнулися ніжок дуг хребців, де напруження знизилися до рівня 3,9 і 4,1 МПа відповідно. У випадку за-
міни тіла хребця титановим міжтіловим кейджем саме кейдж приймає на себе основні навантаження, 
про що свідчить високій рівень напружень у ньому — 46,0 МПа. Високий рівень напружень у кейджі 
також обумовлений його конструкцією, яка являє собою перфоровану трубку, що забезпечує дуже 
невелику площу контакту кейджа з тілами хребців, з якими він взаємодіє. Висновки. Найбільший рі-
вень напружень визначається в ніжках дуг і навколо фіксуючих гвинтів у хребцях Th5 і Th7 при монтажі 
транспедикулярної конструкції виключно на ці хребці. Поширення транспедикулярної конструкції на 
хребці Th4 і Th8 дозволяє значною мірою вирівняти напруження в хребцях на всьому протязі фіксації. 
Заміна зруйнованого тіла хребця Th6 міжтіловим титановим кейджем дозволяє вирівняти напруження 
практично в усіх структурних елементах хребців Th4-Th8 за рахунок того, що основне навантаження 
приймає на себе саме кейдж. На фіксуючих гвинтах найбільші напруження виникають у хребцях Th5 
і Th7 при монтажі транспедикулярної конструкції тільки на ці хребці. Подовження довжини інструмен-
тації на хребці Th4 і Th8 дозволяє значно знизити рівень напружень на всіх гвинтах транспедикулярної 
конструкції. На рівень напружень у стрижнях обсяг руйнувань і варіанти монтажу транспедикулярної 
конструкції практично не впливають. 
Ключові слова: грудний відділ хребта; перелом; транспедикулярна фіксація
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Âñòóï
Травматичні переломи грудного відділу хребта ста-

новлять від 4 до 10 % усіх переломів [1], але у зв’язку 

з веденням бойових дій на території України кількість 

таких травм значно збільшилась.

Основною відмінністю грудного відділу хребта 

є наявність грудної клітки, яка утворена грудними 

хребцями, ребрами, грудиною і м’язово-зв’язковим 

апаратом [2]. Грудна клітка додатково стабілізує груд-

ний відділ хребта і визначається як четверта коло-

на [3], що надає жорсткості грудному відділу хребта. 

Тому грудний відділ хребта слід аналізувати окремо 

від поперекового.

На даний час основним методом хірургічного ліку-

вання цих переломів є транспедикулярна фіксація. Але 

досі не визначено, який обсяг інструментації є необхід-

ним і достатнім при різних ступенях руйнування хреб-

цево-рухових сегментів.

Мета: на математичній моделі хребта з грудною 

кліткою вивчити зміни її напружено-деформованого 

стану залежно від обсягу руйнувань хребця Th6 і варі-

антів монтажу транспедикулярної конструкції.

Ìàòåð³àëè òà ìåòîäè
У лабораторії біомеханіки ДУ «Інститут патології 

хребта та суглобів імені професора М.І. Ситенка На-

ціональної академії медичних наук України» була роз-

роблена базова скінченно-елементна модель хребта [4, 

5], яка була доповнена грудною кліткою. Зовнішній 

вигляд моделі наведено на рис. 1.

Модель містила кісткові елементи: хребці Th1-L5, 

ребра і грудину, які складалися з кортикальної та губ-

частої кісткових тканин, міжхребцеві диски, суглобові 

й реберні хрящі. 

На основі базової моделі були розроблені моделі 

з порушенням цілісності хребця Th6 різного сту-

пеня і різними варіантами остеосинтезу транспе-

дикулярними конструкціями. На рис. 2 наведено 

модель з руйнуванням тіла хребця Th6 до 50 %, 

остеосинтез транспедикулярною конструкцією з 4 

гвинтами.

На рис. 3 наведено модель з руйнуванням тіла хреб-

ця Th6 понад 50 %, остеосинтез транспедикулярною 

конструкцією з 4 гвинтами.

На рис. 4 наведено модель з руйнуванням тіла хреб-

ця Th6 понад 50 %, остеосинтез транспедикулярною 

конструкцією з 8 гвинтами.

На рис. 5 наведено модель з руйнуванням тіла 

хребця Th6 понад 50 % і заднього опорного комплек-

су, остеосинтез транспедикулярною конструкцією з 

8 гвинтами.

На рис. 6 наведено модель клітки з повним руй-

нуванням переднього й заднього опорних комп-

лексів хребця Th6, заміна тіла хребця кейджем, 

остеосинтез транспедикулярною конструкцією з 8 

гвинтами.

При моделюванні матеріал вважали однорідним 

та ізотропним. Як скінченний елемент був обраний 

10-вузловий тетраедр з квадратичною апроксима-

цією. Механічні характеристики біологічних тка-

нин обирали за даними літератури [6–8]. Харак-

теристики штучних матеріалів обирали за даними 

технічної літератури [9]. Механічні характеристи-

ки матеріалів, що використовували в розрахунках, 

наведені в табл. 1.

Модель випробували під впливом вертикального 

навантаження. Навантаження було розподілене про-

порційно між хребцями згідно зі схемою, запропоно-

ваною J. Clin et al. (2011) [10]. Схему навантаження мо-

делі наведено в табл. 2.

При моделюванні до моделі хребта прикладали вер-

тикальне розподілене навантаження величиною 350 Н, 

що відповідає половині середньої ваги тіла людини. По 

нижній поверхні тіла нижнього хребця модель мала 

жорстке закріплення.

Для порівняння величин напружень у різних моде-

лях були обрані контрольні точки, схема розташування 

яких наведена на рис. 7.

При проведенні дослідження вивчали величини 

напружень у хребцях Th4-Th8, на які кріпилась транс-

педикулярна конструкція. На кожному хребці реє-

стрували максимальні величини напружень у трьох 

зонах: 1) тіло хребця; 2) ніжка дуги; 3) зона входу 

гвинтів.

Крім того, вивчали максимальні величини на-

пружень на гвинтах і балці транспедикулярної кон-

струкції.

Дослідження напружено-деформованого стану 

моделей виконували за допомогою методу скінчен-

них елементів. Як критерій оцінки напруженого 

стану моделей використовували напруження за Мі-

зесом [11].

Моделювання виконували за допомогою сис-

теми автоматизованого проєктування SolidWorks. 

Таблиця 1. Механічні характеристики матеріалів, які використовували при моделюванні

Матеріал
Модуль Юнга (Е), 

МПа
Коефіцієнт Пуассона, υ

Кортикальна кістка [6] 18 400 0,30

Губчаста кістка [6] 1040 0,30

Хрящова тканина [7] 5,58 0,45

Міжхребцевий диск [8] 450 0,30

Титан ВТ16 [9] 40 000 0,36
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Рисунок 1. Модель хребта з грудною кліткою в нормі: а) загальний вигляд; б) вигляд спереду; 

в) вигляд ззаду; г) вигляд у сагітальній площині

Рисунок 2. Модель хребта з грудною кліткою з руйнуванням тіла хребця Th6 до 50 %, остеосинтез 

транспедикулярною конструкцією з 4 гвинтами: а) загальний вигляд; б) руйнування тіла хребця; 

в) транспедикулярна конструкція

Рисунок 3. Модель хребта з грудною кліткою з руйнуванням тіла хребця Th6 понад 50 %, остеосин-

тез транспедикулярною конструкцією з 4 гвинтами: а) загальний вигляд; б) руйнування тіла хребця; 

в) транспедикулярна конструкція
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Рисунок 4. Модель хребта з грудною кліткою з руйнуванням тіла хребця Th6 понад 50 %, остеосин-

тез транспедикулярною конструкцією з 8 гвинтами: а) загальний вигляд; б) руйнування тіла хребця; 

в) транспедикулярна конструкція
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Рисунок 5. Модель хребта з грудною кліткою з руйнуванням тіла хребця Th6 понад 50 % і заднього 

опорного комплексу, остеосинтез транспедикулярною конструкцією з 8 гвинтами: а) загальний 

вигляд; б) руйнування тіла хребця; в) транспедикулярна конструкція

Рисунок 6. Модель хребта з грудною кліткою з повним руйнуванням переднього і заднього 

опорних комплексів хребця Th6, заміна тіла хребця кейджем, остеосинтез транспедикулярною 

конструкцією з 8 гвинтами: а) загальний вигляд; б) руйнування тіла хребця; в) транспедикулярна 

конструкція
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Рисунок 7. Схема розташування контрольних 

точок: 1 — тіло хребця; 2 — ніжка дуги; 3 — зона 

входу гвинтів

Розрахунки напружено-деформованого стану моде-

лей виконували за допомогою програмного комплек-

су CosmosM [12].

Ðåçóëüòàòè
На першому етапі роботи досліджували напруже-

но-деформований стан моделі хребта з грудиною без 

ушкоджень. Розподіл напружень у кісткових елементах 

моделі наведено на рис. 8.

При навантаженні неушкодженого хребта в зоні хребців 

Th4-Th8 напруження по хребцях розподіляються досить рів-

номірно. Так, у тілах хребців напруження мають тенденцію 

до зростання від 5,6 МПа у хребці Th4 до 5,9 МПа у хребцях 

Th5 і Th6. Надалі зміна кривизни хребта й збільшення площі 

опорної поверхні тіл хребців змінює тренд напружень у бік 

зменшення до 5,1 МПа в тілі хребця Th7 і 3,5 МПа — у Th8. 

Аналогічні тенденції напружень у структурних елементах 

хребців Th4-Th8. Розподіл напружень у кісткових структу-

рах моделі з руйнуванням тіла хребця до 50 % і транспеди-

кулярною конструкцією з 4 гвинтами наведено на рис. 9.

Рисунок 8. Напружено-деформований стан моделі хребта з грудною кліткою в нормі: а) загальний 

вигляд; б) вигляд хребців Th4-Th8 спереду; в) вигляд хребців Th4-Th8 ззаду

а

а

б

б

в

в

Рисунок 9. Розподіл напружень в кісткових структурах моделі з руйнуванням тіла хребця Th6 

до 50 % і транспедикулярною конструкцією з 4 гвинтами: а) загальний вигляд; 

б) вигляд хребців Th4-Th8 спереду; в) вигляд хребців Th4-Th8 ззаду
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Рисунок 10. Розподіл напружень у кісткових структурах моделі з руйнуванням тіла хребця Th6 

понад 50 % і транспедикулярною конструкцією з 4 гвинтами: а) загальний вигляд; б) вигляд хребців 

Th4-Th8 спереду; в) вигляд хребців Th4-Th8 ззаду
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Рисунок 11. Розподіл напружень у кісткових структурах моделі з руйнуванням тіла хребця Th6 

понад 50 % і транспедикулярною конструкцією з 8 гвинтами: а) загальний вигляд; 

б) вигляд хребців Th4-Th8 спереду; в) вигляд хребців Th4-Th8 ззаду

Рисунок 12. Розподіл напружень у кісткових структурах моделі з руйнуванням тіла хребця Th6 понад 

50 % і його заднього опорного комплексу, транспедикулярна конструкція з 8 гвинтами: а) загальний 

вигляд; б) вигляд хребців Th4-Th8 спереду; в) вигляд хребців Th4-Th8 ззаду
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Рисунок 13. Розподіл напружень у кісткових структурах моделі з повним руйнуванням тіла хребця 

Th6 і його заднього опорного комплексу, транспедикулярна конструкція з 8 гвинтами і міжтіловим 

кейджем: а) загальний вигляд; б) вигляд хребців Th4-Th8 спереду; в) вигляд хребців Th4-Th8 ззаду

Рисунок 14. Діаграма величин напружень в елементах хребців Th4-Th8 залежно 

від обсягу руйнувань і варіанта остеосинтезу

Рисунок 15. Розподіл напружень в елементах транспедикулярної конструкції: а) руйнування тіла 

хребця Th6 < 50 %, 4 гвинти; б) руйнування тіла хребця Th6 > 50 %, 4 гвинти; в) руйнування тіла 

хребця Th6 > 50 %, 8 гвинтів; г) руйнування тіла хребця Th6 > 50 % і його заднього опорного 

комплексу, 8 гвинтів; д) повне руйнування тіла хребця Th6 і його заднього опорного комплексу, 

8 гвинтів + кейдж

а б в г д
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Руйнування тіла хребця Th6 і остеосинтез транспе-

дикулярною конструкцією з кріпленням 4 гвинтами на 

хребцях Th5 і Th7 призводить до підвищення рівня на-

пружень у ніжках дуг саме хребців Th5 і Th7 до величин 

22,2 і 15,4 МПа відповідно. У результаті взаємодії цих 

хребців через дуговідросткові суглоби з хребцем Th6 під-

вищується рівень напружень до 22,0 МПа у ніжках його 

дуг. У той же час наявність транспедикулярної конструк-

ції дозволяє знизити рівень напружень у тілі хребця Th6 

до 1,6 МПа. Також спостерігається зниження величин 

напружень у тілах хребців Th4 і Th7 до 4,8 і 4,2 МПа від-

повідно. У тілі хребця Th5 визначається підвищення ве-

личини напружень до 6,9 МПа, що свідчить про те, що 

саме гвинти, розташовані в ньому, приймають на себе 

основне навантаження. Це підтверджується і зростанням 

величини напружень навколо точки входу гвинтів у тіло 

цього хребця до 23,3 МПа. У той же час навколо гвинтів 

у хребці Th7 напруження зростають тільки до 15,2 МПа.

Збільшення обсягу руйнувань тіла хребця Th6 понад 

50 % при тому ж варіанті остеосинтезу, що й у попере-

дньому випадку, призводить до зміни напружено-де-

формованого стану моделі, який можна спостерігати 

на рис. 10. 

Як показали результати моделювання, збільшення об-

сягу руйнування тіла хребця Th6 при використанні того 

ж самого способу фіксації викликає мінімальні зміни ве-

личин напружень у хребцях моделі. Найбільше зростання 

рівня напружень визначається навколо гвинтів у хребці 

Th5 — до 25,9 МПа і в хребці Th7 — до 16,1 МПа, а також 

у ніжках дуг хребця Th7 — до 16,4 МПа. В інших конт-

рольних точках зміни рівня напружень незначні.

На рис. 11 наведено напружено-деформований стан 

моделі при подовженні транспедикулярної фіксації на 

хребці Th4 і Th8 при тому ж обсязі руйнувань тіла хреб-

ця Th6.

Збільшення протяжності транспедикулярної фіксації 

на хребці Th4 і Th8 дозволило різко знизити рівень на-

пружень в усіх структурних елементах хребців Th5 і Th7. 

Найбільші зміни торкнулися ніжок дуг хребців, де на-

пруження знизилися до рівня 3,9 і 4,1 МПа відповідно, а 

також навколо фіксуючих гвинтів, де напруження впали 

до позначок 8,5 МПа в хребці Th5 і 6,8 МПа в хребці Th7. 

При цьому напруження в ніжках дуг хребця Th4 зросли 

до 11,8 МПа, а в ніжках хребця Th8 — тільки до 4,1 МПа. 

Напруження навколо гвинтів у тілах хребців Th4 і Th8 

визначаються на рівні 6,9 і 6,0 МПа відповідно.

Зміни напружено-деформованого стану моделі, 

які відбуваються при подальшому збільшенні обсягу 

руйнування хребцево-рухового сегмента Th6, що по-

ширюється на його задній опорний комплекс, наочно 

відображає рис. 12.

Як уже відмічалося раніше, збільшення обсягу руй-

нувань хребцево-рухового сегмента без зміни способу 

фіксації призводить до незначного підвищення вели-

чин напружень практично в усіх кісткових елементах 

моделі. У даному випадку ця тенденція зберігається. 

Найбільші зміни відбуваються в ніжках дуг хребців. 

Так, у хребці Th8 спостерігається підвищення рівня 

напружень до 5,0 МПа, у хребці Th7 — до 5,1 МПа, у 

хребці Th5 — до 4,5 МПа, у Th4 — до 12,3 МПа. Най-

більш навантаженими, як і на всіх попередніх моделях, 

є ніжки дуг хребця Th6 — 21,2 МПа. 

Розглянемо, як впливає на розподіл напружень за-

міна тіла хребця Th6 міжтіловим титановим кейджем. 

Напружено-деформований стан моделі з повним руй-

нуванням тіла хребця Th6 і його заднього опорного 

Рисунок 16. Діаграма величин напружень в елементах транспедикулярних конструкцій залежно 

від обсягу руйнувань і варіанта остеосинтезу
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Таблиця 2. Відсоток загальної маси тіла, прикладений до центрів сили тяжіння хребців на різних 

рівнях хребта

Хребці
Навантаження 

від загальної маси тіла, %
Схема

Th1 1,1 + 8 (вага голови)  

Th2 1,1

Th3 1,3 + 4 (верхні кінцівки)

Th4 1,3 + 4 (верхні кінцівки)

Th5 1,3 + 4 (верхні кінцівки)

Th6 1,3

Th7 1,4

Th8 1,5

Th9 1,6

Th10 2,0

Th11 2,1

Th12 2,5

L1 2,4

L2 2,4

L3 2,3

L4 2,6

L5 2,6

Усього 50,8

комплексу, транспедикулярна конструкція з 8 гвинта-

ми й міжтіловим кейджем наведені на рис. 13.

Проведене дослідження показало, що у випадку 

заміни тіла хребця титановим міжтіловим кейджем 

саме кейдж приймає на себе основні навантаження, 

про що свідчить високій рівень напружень у ньому — 

46,0 МПа. Високий рівень напружень у кейджі також 

обумовлений його конструкцією, яка являє собою 

перфоровану трубку, що забезпечує дуже невелику 

площу контакту кейджа з тілами хребців, з якими він 

взаємодіє. Найбільший рівень напружень у кісткових 

структурах визначається в тілах хребців Th5 і Th7, які 

є опорою для міжтілового кейджа, але за абсолютни-

ми показниками вони не перевищують 8,6 і 9,5 МПа 

відповідно. Приблизно на тому ж рівні визначаються 

напруження в ніжках дуг хребця Th4, де вони сягають 

позначки 9,7 МПа. Доцільно відзначити, що в інших 

контрольних точках моделі напруження розподіля-

ється досить рівномірно і визначається в межах від 3,0 

до 5,6 МПа.

Дані про величини напружень у кісткових елементах 

моделі залежно від обсягу руйнування хребця Th6 і ва-

ріанта остеосинтезу наведені в табл. 3.

Наочне уявлення про співвідношення величин на-

пружень у кісткових елементах моделі залежно від об-

сягу руйнування хребця Th6 і варіанта остеосинтезу до-

зволяє отримати діаграма, наведена на рис. 14.

Наведена діаграма наочно показує, що найбільший 

рівень напружень визначається в ніжках дуг і навко-

ло фіксуючих гвинтів у хребцях Th5 і Th7 при монтажі 

транспедикулярної конструкції виключно на ці хребці. 

Поширення транспедикулярної конструкції на хребці 

Th4 і Th8 дозволяє значною мірою вирівняти напру-

ження в хребцях на всьому протязі фіксації. Заміна 

зруйнованого тіла хребця Th6 міжтіловим титановим 

кейджем дозволяє вирівняти напруження практично в 

усіх структурних елементах хребців Th4-Th8 за рахунок 

того, що основне навантаження приймає на себе саме 

кейдж. Але конструктивні особливості кейджа при-

зводять до виникнення значних напружень у ньому, а 

також у тілах хребців Th5 і Th7, з якими він безпосе-

редньо контактує. Дана проблема може бути вирішена 

шляхом зміни конструкції кейджа таким чином, щоб 

збільшити площу його контакту з тілами хребців.

Як останній етап роботи визначали зміни напруже-

но-деформованого стану елементів транспедикулярної 

конструкції залежно від варіанта її монтажу та обсягу 

руйнувань хребця Th6. Картину розподілу напружень у 

різних моделях наведено на рис. 15.

Проведене математичне моделювання показало, 

що найбільший рівень напружень виникає на гвинтах 

у хребцях Th5 і Th7 при варіанті монтажу транспеди-

кулярної конструкції саме на ці хребці. Так, при руй-

нуванні тіла хребця Th6 менше за 50 % напруження на 

гвинтах у тілах хребців Th5 і Th7 визначаються на рівні 

78,0 і 55,1 МПа відповідно. Збільшення обсягу руйну-

вань тіла хребця Th6 понад 50 % при тому ж варіанті 

монтажу транспедикулярної конструкції призводить 

до збільшення рівня напружень у фіксуючих гвинтах 

у тілах хребців Th5 і Th7 до 89,1 і 56,0 МПа відповід-
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но. Подовження інструментації на хребці Th4 і Th8 до-

зволяє вирівняти напруження в елементах транспеди-

кулярної конструкції незалежно від обсягу руйнувань 

хребця Th6. Так, при руйнуванні понад 50 % тіла хреб-

ця Th6 напруження на всіх фіксуючих гвинтах визна-

чаються в межах від 10,8 до 11,7 МПа, при додатково-

му руйнуванні заднього опорного комплексу діапазон 

напружень трохи розширюється від 10,5 до 13,0 МПа. 

Заміна тіла хребця Th6 міжтіловим титановим кейджем 

ще більше знижує діапазон напружень на гвинтах, де 

вони визначаються в межах від 7,8 до 10,8 МПа. На-

пруження в стрижнях є практично однаковими при 

всіх варіантах монтажу транспедикулярної конструкції 

і визначаються в межах від 65,0 до 69,1 МПа. Виняток 

Таблиця 3. Величини максимальних напружень у кісткових елементах моделей

Контрольні точки Напруження, МПа
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Th4 

1 5,6 4,8 5,2 4,9 5,0 4,6

2 3,1 4,0 4,0 11,8 12,3 9,7

3 1,6 2,7 2,8 6,9 7,0 5,6

Th5 

1 5,9 6,8 6,7 4,0 4,1 8,6

2 3,1 22,2 22,3 3,9 4,5 3,2

3 1,6 23,3 25,9 8,5 8,7 3,0

Th6 
1 5,9 1,6 1,8 1,7 1,6 46,0

2 3,7 22,0 22,4 17,0 21,2  

Th7 

1 5,1 4,2 4,3 2,8 3,0 9,5

2 2,5 15,4 16,4 4,1 5,1 3,2

3 1,4 15,2 16,1 6,8 6,8 4,9

Th8 

1 3,5 4,2 3,4 3,0 3,0 3,0

2 2,1 3,9 4,0 4,1 5,0 4,5

3 1,3 1,7 1,7 6,0 6,3 5,1

Таблиця 4. Величини максимальних напружень в елементах транспедикулярних 

конструкцій моделей

Контрольні точки Напруження, МПа

Хребець Елемент

Руйнування 
тіла хребця 

< 50 %, 
4 гвинти

Руйнування 
тіла хребця 

> 50 %, 
4 гвинти

Руйнування 
тіла хребця 

> 50 %, 
8 гвинтів

Руйнування 
тіла хреб-
ця > 50 % 
і заднього 
опорного 

комплексу, 
8 гвинтів

Повне 
руйнування 
тіла хребця 
і заднього 
опорного 

комплексу, 
8 гвинтів + 

кейдж

Th4 Гвинти   11,2 12,0 10,8

Th5 Гвинти 78 89,1 10,8 10,5 9,6

Th7 Гвинти 55,1 56 11,7 12,2 7,8

Th8
Гвинти   11,4 13,0 8,3

Стрижні 65 66,7 66,5 69,1 49,4
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становить комбінація транспедикулярної конструкції з 

міжтіловим кейджем. У цьому випадку напруження на 

стрижнях знижуються до позначки 49,4 МПа. Це ще 

раз підтверджує висновок про те, що міжтіловий кейдж 

бере на себе велику частку навантаження.

Дані про величини напружень в елементах транспе-

дикулярної конструкції залежно від варіанта її монтажу 

й обсягу руйнувань хребця Th6 наведено в табл. 4.

Діаграма, наведена на рис. 16, дає наочне уявлення 

про співвідношення величин напружень на елементах 

транспедикулярної конструкції залежно від варіанта її 

монтажу й обсягу руйнувань хребця Th6.

Як видно на діаграмі, найбільші напруження виника-

ють на фіксуючих гвинтах у хребцях Th5 і Th7 при мон-

тажі транспедикулярної конструкції тільки на ці хребці. 

Подовження довжини інструментації на хребці Th4 і Th8 

дозволяє значно знизити рівень напружень на всіх гвин-

тах транспедикулярної конструкції. На рівень напружень 

у стрижнях обсяг руйнувань і варіанти монтажу транспе-

дикулярної конструкції практично не впливають. Тільки 

заміна тіла хребця Th6 міжтіловим титановим кейджем пе-

рерозподіляє частину навантаження з транспедикулярної 

конструкції на кейдж, що сприяє зниженню рівня напру-

жень у стрижнях.

Âèñíîâêè
1. Найбільший рівень напружень визначається в 

ніжках дуг і навколо фіксуючих гвинтів у хребцях Th5 

і Th7 при монтажі транспедикулярної конструкції ви-

ключно на ці хребці. 

2. Поширення транспедикулярної конструкції на 

хребці Th4 і Th8 дозволяє значною мірою вирівняти 

напруження в хребцях на всьому протязі фіксації. 

3. Заміна зруйнованого тіла хребця Th6 міжтіловим 

титановим кейджем дозволяє вирівняти напруження 

практично в усіх структурних елементах хребців Th4-

Th8 за рахунок того, що основне навантаження прий-

має на себе саме кейдж. 

4. На фіксуючих гвинтах найбільші напруження ви-

никають у хребцях Th5 і Th7 при монтажі транспеди-

кулярної конструкції тільки на ці хребці. Подовження 

довжини інструментації на хребці Th4 і Th8 дозволяє 

значно знизити рівень напружень на всіх гвинтах транс-

педикулярної конструкції. 

5. На рівень напружень у стрижнях обсяг руйнувань 

і варіанти монтажу транспедикулярної конструкції 

практично не впливають. 

Конфлікт інтересів. Автори заявляють про відсут-

ність конфлікту інтересів і власної фінансової зацікав-

леності при підготовці даної статті.
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Study of the stress-strain state of the spine model for various methods of treatment for fractures 
of the bodies of the thoracic spine

Abstract. Background. Traumatic fractures of the thoracic spine 

account for 4 to 10 % of all fractures. The main method of surgical 

treatment in these fractures is transpedicular fixation. But it is not 

quite determined what volume of instrumentation is necessary and 

sufficient for different degrees of destruction of the spinal motion 

segments. Objective: on the mathematical model of the spine with 

the rib cage, to study its stress-strain state depending on the amount 

of destruction of the Th6 vertebra and options for the transpedicular 

structure. Materials and methods. A basic finite element model of 

the spine was created, it was supplemented with a rib cage. Using 

the basic model, models with a violation of the integrity of the Th6 

vertebra of various degrees and different options for osteosynthesis 

with transpedicular structures were developed. During modeling, a 

vertical distributed load of 350 N was applied to the spine model, 

which corresponds to half of the average weight of the human body. 

Results. When the intact spine is loaded in the area of the Th4-Th8, 

the stresses on the vertebrae are distributed fairly evenly. Destruction 

of the Th6 body and osteosynthesis with a transpedicular construc-

tion using 4 screws on the Th5 and Th7 vertebrae leads to an increase 

in the stress level in the legs of the arches of the Th5 and Th7 to 22.2 

and 15.4 MPa, respectively. An increase in the amount of destruc-

tion of the Th6 body when using the same method of fixation causes 

minimal changes in the stress values in the vertebrae of the model. 

An increase in the length of the transpedicular fixation on the Th4 

and Th8 made it possible to dramatically reduce the stress level in all 

structural elements of the Th5 and Th7 vertebrae. The changes were 

biggest in the legs of the vertebral arches, where the stresses decreased 

to 3.9 and 4.1 MPa, respectively. In case of replacing vertebral body 

with a titanium interbody cage, the cage itself takes on the main 

loads, as evidenced by the high level of stresses in it — 46.0 MPa. 

The high level of stress in the cage is also due to its design, which is a 

perforated tube that provides a very small contact area with vertebral 

bodies with which it interacts. Conclusions. The highest stress level is 

determined in the legs of the arches and around the fixing screws in 

the Th5 and Th7 when mounting the transpedicular structure exclu-

sively on these vertebrae. The spread of the transpedicular construc-

tion on the Th4 and Th8 allows significantly equalize the stress in the 

vertebrae throughout the fixation. Replacing the destroyed Th6 body 

with a titanium interbody cage allows equalize the stress in almost 

all structural elements of the Th4-Th8 vertebrae because the main 

load is taken on by the cage itself. On the fixing screws, the greatest 

stresses occur in the Th5 and Th7 when installing the transpedicular 

structure only on these vertebrae. Extending the length of instrumen-

tation on the Th4 and Th8 vertebrae significantly reduces the stress 

level on all screws of the transpedicular construction. The amount 

of destruction and options for mounting the transpedicular structure 

have almost no impact on the level of stress in the rods.

Keywords: thoracic spine; fracture; transpedicular fixation
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Äîñë³äæåííÿ íàïðóæåíî-äåôîðìîâàíîãî ñòàíó 
ìîäåë³ ãîì³ëêè ç ïåðåëîìîì ó âåðõí³é òðåòèí³ 
âåëèêîãîì³ëêîâî¿ ê³ñòêè ïðè ð³çíèõ âàð³àíòàõ 

îñòåîñèíòåçó â óìîâàõ çðîñòàþ÷îãî ñòèñêàþ÷îãî 
íàâàíòàæåííÿ íà ñèñòåìó «³ìïëàíòàò — ê³ñòêà»
Резюме. Математичне моделювання за допомогою методу скінченних елементів дає змогу оцінити на-
дійність системи «імплантат — кістка», виявити наявні переваги й недоліки застосовуваних методів фіксації 
уламків діафіза великогомілкової кістки, дозволяє вивчити динаміку процесу деформації структур кісткової 
тканини та фіксації металоконструкцій, що, у свою чергу, визначає вибір оптимальної металоконструкції 
для остеосинтезу в пацієнта з надмірною масою тіла. Мета: провести порівняльний аналіз напружено-де-
формованого стану моделей гомілки з переломом великогомілкової кістки у верхній третині під дією комп-
ресійного навантаження при різних варіантах остеосинтезу і залежно від маси тіла пацієнта. Матеріали та 

методи. Розроблена скінченно-елементна модель гомілки, яка містила великогомілкову й малогомілкову 
кістки та кістки стопи. У всіх з’єднаннях між елементами кістки виконано прошарок з механічними влас-
тивостями хрящової тканини. Моделювали перелом у верхній третини великогомілкової кістки й три види 
остеосинтезу за допомогою апарата зовнішньої фіксації, кісткової пластини й інтрамедулярного стрижня. 
Моделі були випробувані під дією вертикального стискаючого навантаження 700 і 1200 Н. Результати. Зміни 
величини напруження в кістковій тканині залежно від маси тіла пацієнта мають лінійну залежність. При цьому 
апарат зовнішньої фіксації та інтрамедулярний стрижень забезпечують зниження напружень у зоні перело-
му нижче від рівня показників для інтактної кістки. Накісткова пластина демонструє значно гірші показники 
рівня напружень як у зоні перелому, так і в проксимальному відділі великогомілкової кістки. У дистальному 
відділі найбільший рівень напружень визначається в моделі з остеосинтезом апаратом зовнішньої фіксації. 
Це може бути наслідком значної ваги самого апарата, яка, діючи через довгий важіль нижнього фіксую-
чого стрижня, чинить додаткове навантаження на дистальний кінець великогомілкової кістки. У металевих 
конструкціях найбільші напруження виникають в окісті. Це пов’язано з його одностороннім накладанням 
на кістку, що викликає додатковий згинальний момент при навантаженні кінцівки. Висновки. Найгірші по-
казники рівня напружень у зоні перелому (від 39,5 до 67,7 МПа) і на металевій конструкції (від 292,7 до 501,7 
МПа) визначено при використанні накісткової пластини. Це є дуже небезпечним, тому що наближується 
до показників межі міцності для нержавіючої сталі. Остеосинтез за допомогою апарата зовнішньої фіксації 
забезпечує досить низький рівень напружень (від 1,8 до 3,1 МПа) у зоні перелому, але недоліком є висо-
кій рівень напружень на самому апараті (від 174,6 до 299,3 МПа) і в дистальному відділі великогомілкової 
кістки (від 9,0 до 15,4 МПа), що пов’язано з довжиною важелів, якими є фіксуючі стрижні. Найнижчі показ-
ники напружень у всіх елементах моделі визначаються при використанні остеосинтезу інтрамедулярним 
стрижнем, що обумовлено центральним розташуванням основної опори по осі навантаження та коротки-
ми важелями, якими є фіксуючи гвинти. Функція залежності величини напружень в елементах моделі від ваги 
пацієнта є лінійною і прямо пропорційною.
Ключові слова: остеосинтез; гомілка; верхня третина 
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Âñòóï
У загальній структурі травматизму переломи кісток 

нижніх кінцівок становлять 47,3 %. Серед цих перело-

мів на першому місці знаходяться діафізарні переломи 

кісток гомілки (ДПКГ), що становлять 45–56 % [1]. 

Перебіг процесу зрощення у хворих з надмірною вагою 

має певні особливості. Таких хворих часто лікують без 

урахування надмірної ваги, використовуючи наявні 

металеві конструкції [2–4].

За даними проведеного аналізу літературних джерел 

нами не було знайдено доцільного обґрунтування ди-

ференційованого підходу для визначення оптимальної 

хірургічної тактики вибору імплантату для стабілізації 

уламків при ДПКГ у пацієнтів із супутньою надмірною 

вагою.

Проведення дослідження напружено-деформо-

ваного стану біомеханічної системи «імплантат — 

кістка» в умовах стандартного й надмірного наван-

таження нам здалося досить цікавим і доцільним, 

оскільки математичне моделювання з використан-

ням методу скінченних елементів дозволяє провес-

ти оцінку надійності системи «імплантат — кістка», 

дає можливість виявити існуючі переваги й недолі-

ки при застосуванні різних методів фіксації уламків 

діафіза великогомілкової кістки, дослідити динаміку 

процесу деформування структур кісткової тканини 

й фіксуючих металоконструкцій, що, у свою чергу, 

зумовлює вибір оптимальної металевої конструкції 

для остеосинтезу перелому в пацієнта з надмірною 

вагою [5].

Мета: провести порівняльний аналіз напружено-

деформованого стану моделей гомілки з переломом 

великогомілкової кістки у верхній третині під впливом 

стискаючого навантаження при різних варіантах ос-

теосинтезу і залежно від ваги пацієнта.

Ìàòåð³àëè òà ìåòîäè
У лабораторії біомеханіки ДУ «Інститут патології 

хребта та суглобів ім. проф. М.І. Ситенка НАМН Укра-

їни» була розроблена базова скінченно-елементна мо-

дель гомілки людини [6, 7]. Загальний вигляд моделі 

наведено на рис. 1.

Модель складалася з великогомілкової і малогоміл-

кової кісток і кісток стопи. В усіх суглобах між кіст-

ковими елементами робили прошарок з механічними 

властивостями хрящової тканини. 

На базовій моделі моделювали перелом у верхній 

третині великогомілкової кістки і три види остеосин-

тезу за допомогою апарата зовнішньої фіксації (АЗФ), 

накісткової пластини й інтрамедулярного стрижня. 

Проміжок між кістковими фрагментами в зоні пере-

лому заповнювали елементом, який імітував кістковий 

регенерат. Зовнішній вигляд моделей з переломом у 

верхній третині великогомілкової кістки і різними ви-

дами остеосинтезу наведено на рис. 2.

У нашому дослідженні матеріал вважали однорідним 

та ізотропним. Як скінченний елемент був обраний 

10-вузловий тетраедр з квадратичною апроксимацією. 

Усім матеріалам, з яких складалися моделі, задавали 

відповідні механічні властивості, такі як модуль пруж-

ності Юнга і коефіцієнт Пуассона. Механічні власти-

вості біологічних тканин обирали за даними літератури 

[8–11]. Властивості металевих конструкцій обирали за 

даними технічної літератури [12]. Дані про механічні 

характеристики матеріалів, використаних при моде-

люванні, наведені в табл. 1.

Усі моделі досліджували під впливом вертикально-

го стискаючого навантаження величиною 700 і 1200 Н. 

Стопа моделей була жорстко закріплена. Схема наван-

таження моделей наведена на рис. 3.

Для порівняння напружено-деформованого ста-

ну моделей визначали максимальні величини напру-

жень у проксимальному й дистальному фрагментах 

великогомілкової кістки, у зоні перелому, у металевій 

конструкції і в кістковій тканині навколо фіксуючих 

гвинтів. Дані про величини напружень у контрольних 

точках моделі в нормі брали з нашої попередньої ро-

боти [6].

Дослідження моделей виконували за допомогою ме-

тоду скінченних елементів. Як критерій оцінки напру-

жено-деформованого стану моделей використовували 

напруження за Мізесом [13].

Моделювання виконували за допомогою систе-

ми автоматизованого проєктування SolidWorks. Роз-

рахунки напружено-деформованого стану моделей 

виконували за допомогою програмного комплексу 

CosmosM [14].

Ðåçóëüòàòè
На першому етапі роботи вивчали напружено-де-

формований стан моделей гомілки з переломом вели-

когомілкової кістки у верхній третині при різних варі-

антах остеосинтезу під впливом осьового стискаючого 

навантаження величиною 700 Н. На рис. 4 наведена 

картина розподілу напружень у моделі гомілки з пе-

реломом великогомілкової кістки у верхній третині й 

Таблиця 1. Механічні характеристики матеріалів, які використовували при моделюванні

Матеріал
Модуль Юнга (Е), 

МПа
Коефіцієнт Пуассона, υ

Кортикальна кістка 18 350 0,29

Губчаста кістка 330 0,30

Хрящова тканина 10,5 0,49

Кістковий регенерат 1,00 0,45

Сталь 2,1 • 105 0,2
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Рисунок 1. Базова скінченно-елементна модель гомілки: а) загальний вигляд; б) вигляд 

з медіального боку; в) вигляд з латерального боку; г) вигляд спереду; ґ) вигляд ззаду

a б в г ґ

Рисунок 2. Моделі перелому великогомілкової кістки у верхній третині з остеосинтезом: 

а) АЗФ; б) накістковою пластиною; в) інтрамедулярним стрижнем

a б в

остеосинтезом АЗФ під стискаючим навантаженням 

величиною 700 Н.

При використанні остеосинтезу АЗФ для лікування 

переломів великогомілкової кістки у верхній третині 

й навантаженні кінцівки вагою пацієнта 70 кг макси-

мальний рівень напружень 9,0 МПа спостерігається 

в дистальному фрагменті великогомілкової кістки. У 

проксимальному відділі напруження не перевищу-

ють позначки 4,6 МПа. Найнижчий рівень напружень 

1,8 МПа визначається в зоні перелому. Низький рівень 

напружень у зоні перелому має місце завдяки тому, 

що основне навантаження бере на себе АЗФ. Це під-

тверджується високими напруженнями на його еле-

ментах — до 174,6 МПа і на крайніх фіксуючих стриж-

нях — до 67,5 МПа, що обумовлено довгими важелями, 

якими є саме фіксуючі стрижні.

Розглянемо напружено-деформований стан моделі 

гомілки з переломом великогомілкової кістки у верх-

ній третині й остеосинтезом накістковою пластиною 

під стискаючим навантаженням величиною 700 Н, 

який показаний на рис. 5.

При остеосинтезі накістковою пластиною зона 

максимальних напружень зміщується в зону пере-

лому, де напруження сягають значення 39,5 МПа. 

Напруження в дистальному й проксимальному фраг-

ментах великогомілкової кістки є значно нижчими, 

а саме 7,3 і 5,0 МПа відповідно. Навколо фіксуючих 

гвинтів напруження значно нижчі, ніж при остео-

синтезі АЗФ, і не перевищують позначки 12,1 МПа, 

але сама пластина зазнає дуже високих навантажень, 

про що свідчить високий рівень напруження — 

292,7 МПа. Це є результатом однобічного розташу-

вання пластини на кістці.

На рис. 6 відображено розподіл напружень у мо-

делі гомілки з переломом великогомілкової кістки у 

верхній третині й остеосинтезом інтрамедулярним 

стрижнем під стискаючим навантаженням величи-

ною 700 Н.
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Рисунок 3. Схема навантаження моделей

Рисунок 4. Картина розподілу напружень в моделі гомілки з переломом великогомілкової кістки 

у верхній третині й остеосинтезом АЗФ під стискаючим навантаженням величиною 700 Н: 

а) загальний вигляд; б) зона перелому; в) розтин великогомілкової кістки

a

a

б

б

в

в

Рисунок 5. Картина розподілу напружень у моделі гомілки з переломом великогомілкової кістки 

у верхній третині й остеосинтезом накістковою пластиною під стискаючим навантаженням 

величиною 700 Н: а) загальний вигляд; б) зона перелому; в) розтин великогомілкової кістки

Зовсім по-іншому поводиться модель великого-

мілкової кістки при її переломі у верхній третині з ос-

теосинтезом інтрамедулярним стрижнем. Такий вид 

остеосинтезу дозволяє отримати зниження рівня на-

пружень у кістковій тканині, навіть нижче за показники 

моделі в нормі. Так, у дистальному й проксимальному 

фрагментах кістки напруження визначаються на рівні 

4,2 і 3,3 МПа відповідно. У зоні перелому напружен-

ня знижуються практично до 0 і становлять 0,1 МПа. 

Те ж саме спостерігається і навколо фіксуючих гвинтів, 

де рівень напружень не перевищує 2,0 МПа.

Дані про максимальні значення напружень в еле-

ментах моделей гомілки з переломом великогомілко-

вої кістки при різних варіантах остеосинтезу під стис-

каючим навантаженням величиною 700 Н наведені в 

табл. 2.
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Рисунок 6. Картина розподілу напружень у моделі гомілки з переломом великогомілкової кістки 

у верхній третині й остеосинтезом інтрамедулярним стрижнем під стискаючим навантаженням 

величиною 700 Н: а) загальний вигляд; б) зона перелому; в) розтин великогомілкової кістки

a б в

Рисунок 7. Діаграма величин максимальних напружень в елементах моделей гомілки з переломом 

великогомілкової кістки при різних варіантах остеосинтезу під стискаючим навантаженням 

величиною 700 Н

Рисунок 8. Картина розподілу напружень у моделі гомілки з переломом великогомілкової кістки 

у верхній третині й остеосинтезом АЗФ під стискаючим навантаженням величиною 1200 Н: 

а) загальний вигляд; б) зона перелому; в) розтин великогомілкової кістки

a б в
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Рисунок 9. Картина розподілу напружень у моделі гомілки з переломом великогомілкової кістки 

у верхній третині й остеосинтезом накістковою пластиною під стискаючим навантаженням 

величиною 1200 Н: а) загальний вигляд; б) зона перелому; в) розтин великогомілкової кістки

a б в

Рисунок 10. Картина розподілу напружень у моделі гомілки з переломом великогомілкової кістки 

у верхній третині й остеосинтезом інтрамедулярним стрижнем під стискаючим навантаженням 

величиною 1200 Н: а) загальний вигляд; б) зона перелому; в) розтин великогомілкової кістки

a б в

Рисунок 11. Діаграма величин максимальних напружень в елементах моделей гомілки з переломом 

великогомілкової кістки при різних варіантах остеосинтезу під стискаючим навантаженням 

величиною 1200 Н
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Рисунок 12. Графіки залежності величин напружень в моделі великогомілкової кістки 

при її переломі у верхній третині й різних видах остеосинтезу від ваги пацієнта: 

а) у проксимальному фрагменті; б) у дистальному фрагменті; в) у зоні перелому

Рисунок 13. Графік залежності величин напружень в елементах металевих конструкцій і навколо 

фіксуючих гвинтів у великогомілковій кістці при її переломі у верхній третині й різних видах 

остеосинтезу від ваги пацієнта: а) в елементах конструкції; б) навколо фіксуючих гвинтів і стрижнів

Наочно порівняти величини напружень на різних 

елементах моделей гомілки з переломом великого-

мілкової кістки при різних варіантах остеосинтезу під 

стискаючим навантаженням величиною 700 Н можна 

за допомогою діаграми, яка наведена на рис. 7.

Як показано на діаграмі, остеосинтез великогоміл-

кової кістки накістковою пластиною при переломах у 

верхній третині дає найгірші показники величин на-

пружень у трьох з п’яти сегментів моделі, особливо в 

зоні перелому і на пластині.

Розглянемо, як поводяться моделі остеосинтезу ве-

ликогомілкової кістки з переломом у її верхній третині 

при підвищенні навантаження до 1200 Н, що відпові-

дає вазі пацієнта 120 кг. Розподіл напружень у моделі 

гомілки з переломом великогомілкової кістки у верхній 

третині й остеосинтезом АЗФ відображено на рис. 8.

При використанні остеосинтезу АЗФ при лікуванні 

переломів великогомілкової кістки у верхній трети-

ні збільшення величини навантаження на кінцівку до 

1200 Н викликає підвищення максимального рівня на-

пружень до 15,4 МПа у дистальному фрагменті вели-

когомілкової кістки. У проксимальному відділі напру-

ження зростають до 7,9 МПа. У зоні перелому величина 

напружень також збільшується, але залишається на 
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Таблиця 2. Величини максимальних напружень в елементах моделей гомілки з переломом 

великогомілкової кістки при різних варіантах остеосинтезу під стискаючим навантаженням 

величиною 700 Н

Відділ
Напруження, МПа 

Норма АЗФ Пластина Стрижень

Проксимальний 3,4 4,6 5,0 3,3

Дистальний 5,2 9,0 7,3 4,2

Зона перелому 2,6 1,8 39,5 0,1

Конструкція 174,6 292,7 73,6

Вхід гвинтів 67,5 12,1 2,0

Відділ
Напруження, МПа 

Норма АЗФ Пластина Стрижень

Проксимальний 5,8 7,9 8,6 5,7

Дистальний 8,9 15,4 12,5 7,2

Зона перелому 4,5 3,1 67,7 0,2

Конструкція 299,3 501,7 126,2

Вхід гвинтів 115,7 20,7 3,4

досить низькому рівні — 3,1 МПа. Значне підвищення 

рівня напружень до 299,3 МПа також спостерігається і 

на елементах АЗФ, і на крайніх фіксуючих стрижнях — 

до 115,7 МПа.

Рис. 9 відображає напружено-деформований стан 

моделі гомілки з переломом великогомілкової кістки у 

верхній третині й остеосинтезом накістковою пласти-

ною під стискаючим навантаженням величиною 1200 Н.

Аналогічні зміни напружено-деформованого стану 

відбуваються і в моделі з остеосинтезом накістковою 

пластиною. Зона максимальних напружень залишаєть-

ся в ділянці перелому, де напруження сягають значення 

67,7 МПа. Напруження в дистальному й проксималь-

ному фрагментах великогомілкової кістки підвищу-

ються до 12,5 і 8,6 МПа відповідно. Навколо фіксуючих 

гвинтів максимальні значення напружень зростають до 

позначки 20,7 МПа, але ще більші навантаження вини-

кають у накістковій пластині — 501,7 МПа. Це є дуже 

небезпечним, тому що наближається до показників 

межі міцності для нержавіючої сталі (наприклад, сталь 

AISI 316 має межу міцності від 515 до 950 МПа з типо-

вим значенням 600 МПа [15]).

Наостанок розглянемо розподіл напружень у моделі 

гомілки з переломом великогомілкової кістки у верхній 

третині й остеосинтезом інтрамедулярним стрижнем 

під стискаючим навантаженням величиною 1200 Н, що 

наведено на рис. 10.

Модель великогомілкової кістки при її переломі у 

верхній третині з остеосинтезом інтрамедулярним стриж-

нем на підвищення стискаючого навантаження до 1200 Н 

відповідає так само, як і попередні моделі, підвищенням 

рівня напружень на всіх елементах. Так, у дистальному й 

проксимальному фрагментах кістки максимальні напру-

ження збільшуються до 7,2 і 5,7 МПа відповідно. У зоні 

перелому напруження також підвищуються вдвічі, але за-

лишаються дуже низькими — 0,2 МПа. Те саме спостері-

гається і навколо фіксуючих гвинтів, де рівень напружень 

не перевищує 3,4 МПа. Напруження в самому стрижні 

сягають позначки 126,2 МПа.

У табл. 3 наведені дані про величини максимальних 

напружень в елементах моделей гомілки з переломом ве-

ликогомілкової кістки при різних варіантах остеосинтезу 

під стискаючим навантаженням величиною 1200 Н.

Для зручнішого порівняння величин напружень на 

різних елементах моделей гомілки з переломом вели-

когомілкової кістки при різних варіантах остеосинте-

зу під стискаючим навантаженням величиною 1200 Н 

була побудована діаграма, яка наведена на рис. 11.

Як бачимо на діаграмі, і при збільшенні наванта-

ження на гомілку остеосинтез накістковою пластиною 

показує найгірші результати з точки зору розподілу на-

пружень саме в зоні перелому.

Для наочного уявлення змін величин напружень в 

елементах великогомілкової кістки при її переломі у 

верхній третині й різних видах остеосинтезу залежно 

від ваги пацієнта були побудовані графіки, які наведені 

на рис. 12.

Як бачимо, зміни величин напружень у кістковій 

тканині залежно від ваги пацієнта мають лінійну за-

лежність. При цьому АЗФ та інтрамедулярний стри-

жень забезпечують зниження величин напружень в 

зоні перелому нижче від рівня показників для неушко-

дженої кістки. Накісткова пластина показує значно 

гірші показники рівня напружень як у зоні перелому, 

Таблиця 3. Величини максимальних напружень в елементах моделей гомілки з переломом 

великогомілкової кістки при різних варіантах остеосинтезу під стискаючим навантаженням 

величиною 1200 Н
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так і в проксимальному відділі великогомілкової кіст-

ки. У дистальному відділі найвищій рівень напружень 

визначається в моделі з остеосинтезом АЗФ. Це може 

бути наслідком значною ваги самого апарата, яка, ді-

ючи через довгий важіль нижнього фіксуючого стриж-

ня, здійснює додаткове навантаження на дистальний 

кінець великогомілкової кістки.

Графіки, наведені на рис. 13, демонструють залеж-

ність величин напружень в елементах металевих кон-

струкцій при остеосинтезі великогомілкової кістки з 

переломом у верхній третині від ваги пацієнта.

Так само, як і в кістковій тканині, у металевих кон-

струкціях величини напружень прямо пропорційно 

залежать від ваги пацієнта. Найбільші напруження 

виникають у накістковій пластині. Це обумовлено її 

однобічним накладанням на кістку, що при наванта-

женні кінцівки викликає додатковий згинаючий мо-

мент. Навколо фіксуючих гвинтів і стрижнів найвищі 

напруження визначаються при використанні АЗФ на 

нижньому стрижні. Причину ми вже називали — це 

вага апарата й довжина стрижнів. 

Âèñíîâêè
1. Найгірші показники рівня напружень у зоні пере-

лому (від 39,5 до 67,7 МПа) і на металевій конструкції 

(від 292,7 до 501,7 МПа) відзначено при використанні 

накісткової пластини, що є наслідком виникнення до-

даткового згинаючого моменту в результаті її однобіч-

ного розташування. Це є дуже небезпечним, тому що 

наближається до показників межі міцності для нержа-

віючої сталі.

2. Остеосинтез за допомогою АЗФ забезпечує досить 

низький рівень напружень (від 1,8 до 3,1 МПа) у зоні пере-

лому, але недоліком є високій рівень напружень на самому 

апараті (від 174,6 до 299,3 МПа) і в дистальному відділі ве-

ликогомілкової кістки (від 9,0 до 15,4 МПа), що пов’язано 

з довжиною важелів, якими є фіксуючі стрижні.

3. Найнижчі показники напружень у всіх елементах 

моделі визначаються при використанні остеосинтезу ін-

трамедулярним стрижнем, що обумовлено центральним 

розташуванням основної опори по осі навантаження і 

короткими важелями, якими є фіксуючи гвинти.

4. Функція залежності величини напружень в еле-

ментах моделі від ваги пацієнта є лінійною і прямо 

пропорційною.
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Study of the stress-strain state of the lower leg model with a fracture in the upper third 
of the tibia with various options for osteosynthesis under conditions 

of increasing compressive load on the implant-bone system
Abstract. Background. Mathematical modeling using the finite ele-

ment method makes it possible to assess the reliability of the implant-

bone system, to identify the existing advantages and disadvantages of 

the applied methods for fixing the fragments of the tibial diaphysis, 

to study the dynamics of the process of deformation of bone tissue 

and fixing metal structures, which, in turn, determines the choice of 

the optimal metal construction for osteosynthesis in an overweight 

patient. Objective: to conduct a comparative analysis of the stress-

strain state of the lower leg models with a fracture of the tibial bone 

in the upper third under the influence of a compressive load with 

different options for osteosynthesis and depending on the patient’s 

weight. Materials and methods. A basic finite element model of the 

shin was developed, which contained the tibial and fibular bones 

and the bones of the foot. In all joints between the bone elements, a 

layer with the mechanical properties of cartilage tissue was created. 

A fracture in the middle third of the tibia and three types of osteosyn-

thesis were simulated with the help of an external fixation device, a 

bone plate, and an intramedullary rod. All models were tested under 

the influence of a vertical compressive load of 700 and 1200 N. Re-
sults. Changes in the stress in bone tissue depending on the patient’s 

weight have a linear relationship. At the same time, the external fixa-

tion device and the intramedullary rod provide a reduction in stress 

values in the fracture zone below the level of indicators for an intact 

bone. The periosteal plate shows significantly worse stress level indi-

cators, both in the fracture zone and in the proximal part of the tibia. 

In the distal part, the highest stress level is determined in the model 

of osteosynthesis with external fixation device. This may be a conse-

quence of the significant weight of the apparatus itself, which, acting 

through the long lever of the lower fixing rod, exerts an additional 

load on the distal end of the tibia. In metal structures, the greatest 

stresses occur in the periosteum. This is due to its unilateral applica-

tion to the bone, which causes an additional bending moment when 

the limb is loaded. Conclusions. The worst indicators of the stress 

level in the fracture zone (from 39.5 to 67.7 MPa) and on the metal 

structure (from 292.7 to 501.7 MPa) were determined when using a 

bone plate, which is a consequence of an additional bending moment 

as a result of its unilateral location. This is very dangerous as it ap-

proaches the strength limit values for stainless steel. Osteosynthesis 

with external fixation device provides a fairly low level of stress (from 

1.8 to 3.1 MPa) in the fracture zone, but the disadvantage is a high 

level of stress on the device itself (from 174.6 to 299.3 MPa) and on 

the distal part of the tibia (from 9.0 to 15.4 MPa) that is related to 

the length of the levers, which are the fixing rods. The lowest stress 

indicators in all elements of the model are determined when using 

osteosynthesis with an intramedullary rod that is due to the central 

location of the main support along the load axis and short levers, 

which are fixing screws. The function of the dependence of the value 

of stresses in the model elements on the patient’s weight is linear and 

directly proportional.

Keywords: osteosynthesis; shin; upper third
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