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Åêñïåðèìåíòàëüíî-ðåíòãåíîìåòðè÷íå 
äîñë³äæåííÿ äèíàì³êè á³îðîçêëàäàííÿ 

3D-äðóêîâàíèõ ³ìïëàíòàò³â íà îñíîâ³ ïîë³ëàêòèäó 
ç òðèêàëüö³éôîñôàòîì ï³ñëÿ îñòåîïëàñòèêè 

³ çàñòîñóâàííÿ êóëüòèâîâàíèõ ìåçåíõ³ìàëüíèõ 
ñòðîìàëüíèõ êë³òèí

Резюме. Актуальність. Завдяки 3D-друку стало можливим виготовлення імплантатів за заданими геометрич-
ними параметрами і хімічним складом, а також матриць і каркасів для створення комбінованих імплантатів, 
які відповідають вимогам щодо основних характеристик остеопластичних матеріалів, а саме: мають високу 
здатність до остеокондукції, остеоіндукції, остеоінтеграції, біосумісність і механічну міцність, придатні для за-
безпечення міграції, адгезії, проліферації і диференціювання клітин. Мета: в експерименті на тваринах рент-
генометрично вивчити динаміку заміщення кістковою тканиною пористих 3D-друкованих імплантатів на основі 
полілактиду з трикальційфосфатом після застосування мезенхімальних стромальних клітин (МСК) жирової тка-
нини. Матеріали та методи. На 18 лабораторних щурах проведено рентгенометричне дослідження щільності 
кісткового регенерату в різні терміни після імплантації в порожнинний дефект стегнової кістки біорозкладаного 
матеріалу на основі полілактиду з додаванням трикальційфосфату і застосування культивованих мезенхімаль-
них стромальних клітин. Щурів виводили з експерименту групами по 6 тварин через 15, 30 і 90 діб після опера-
ції. Вимірювали показники оптичної щільності в зоні кісткового дефекту оперованої кістки та в аналогічній зоні 
контралатеральної кістки. Результати. На 15-ту добу після операції оптична щільність імплантата була вище, 
ніж аналогічної зони інтактної кістки. Через 1 місяць щільність імплантата знизилася, але залишилася трохи 
більшою, ніж щільність кістки, тобто біорозкладання імплантованого матеріалу відбулося не повністю. Через 3 
місяці після операції спостерігали вирівнювання оптичної щільності зони імплантації та інтактної кістки. Можна 
припустити, що відбулося повне біорозкладання імплантата, а дефект був заповнений кістковою тканиною. 
Зниження оптичної щільності в зоні дефекту через 1 міс. після операції викликане саме процесами біорозкла-
дання штучного матеріалу і кісткоутворення, які не збігаються за швидкістю перебігу. На жодному етапі експе-
рименту різниці між імплантатами при застосуванні культури МСК і без неї на статистично значущому рівні не 
визначено.  Висновки. Протягом експерименту щільність інтактної кісткової тканини щурів статистично значуще 
зростала. У зоні дефекту стегнової кістки в період із 15-ї до 30-ї доби спостерігали зниження оптичної щільності 
від 180 ± 28 опт.од. до 168 ± 25 опт.од., що може свідчити про початок процесу біорозкладання 3D-друкованого 
імплантаційного матеріалу, яким заповнений дефект. У термін від 30-ї до 90-ї доби в зоні дефекту спостерігали 
зростання оптичної щільності до 184 ± 2 опт.од., що наблизилося до рівня інтактної кістки — 182 ± 1 опт.од., про 
що свідчить відсутність статистичної значущості між цими показниками. Це може буди наслідком процесу кіст-
коутворення й заміщення імплантованого матеріалу кістковою тканиною. На жодному етапі експерименту не 
виявлено різниці між імплантатами з використанням культури МСК і без неї.
Ключові слова: кістковий дефект; рентгенометрія; щільність; полілактид; мезенхімальні стромальні клітини
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Âñòóï
На сьогодні стрімкий розвиток 3D-технологій ство-

рив умови для впровадження в клінічну практику ін-

новаційних розробок стосовно пластики дефектів 

кісток різної етіології. Завдяки тривимірному друку 

стало можливим виготовлення імплантатів за задани-

ми геометричними параметрами й хімічним складом, а 

також матриць і каркасів для створення комбінованих 

імплантатів, які відповідають вимогам щодо основних 

характеристик остеопластичних матеріалів, а саме: ма-

ють високу здатність до остеокондукції, остеоіндукції, 

остеоінтеграції та демонструють біосумісність і меха-

нічну міцність [1–5].

У процесі пошуку нових рішень щодо заміщення 

втраченої кісткової тканини склався перспективний 

напрямок, пов’язаний з розробкою біорозкладаних 

імплантатів, які після відновлення кістки не потребу-

ють видалення, тобто повторного хірургічного втру-

чання. Найбільш поширеним серед біорозкладаних 

полімерів у сучасній ортопедичній хірургії виявився 

полілактид (ПЛА) як основний компонент для виго-

товлення 3D-друкованих імплантатів. Матеріали на 

основі полілактиду постійно піддають модифікаціям, 

щоб створити оптимальні умови для забезпечення 

балансу між швидкістю біорозкладання імплантата і 

швидкістю його заміщення новосформованою кіст-

ковою тканиною пластинчастої (зрілої) будови. Керу-

вання цими процесами досягають за рахунок додаван-

ня до полілактиду в різних пропорціях мінеральних 

компонентів (гідроксилапатит, трикальційфосфат 

(ТКФ)) і зміни геометричної структури імплантатів 

(розмір пор, пористість, форма поверхонь) [6, 7], а та-

кож застосування різних остеоіндуктивних факторів 

для посилення репаративного остеогенезу (збагачені 

тромбоцитами плазма й фібрин, мезенхімальні стро-

мальні клітини (МСК) кісткового мозку й жирової 

тканини).

Щодо нових модифікацій біорозкладаних імплан-

татів є пропозиція виготовляти їх на 3D-принтері з 

композитної нитки на основі полілактиду й трикаль-

ційфосфату за заданими параметрами пористості, імі-

туючи будову остеонних конструкцій кісткової тка-

нини [8]. Надруковані мінерал-полімер-композитні 

імплантати мають вигляд матриці або каркаса, придат-

ного для забезпечення міграції, адгезії, проліферації та 

диференціювання клітин.

Для оцінювання особливостей перебудови ство-

рених біорозкладаних імплантатів і перебігу репа-

ративного остеогенезу проводять експериментальні 

дослідження з використанням тварин на моделі ос-

теопластики стандартного дірчастого (порожнинного) 

дефекту, що зачіпає ділянки губчастої та компактної 

кістки.

Мета: в експерименті на тваринах рентгеноме-

трично вивчити динаміку заміщення кістковою 

тканиною пористих 3D-друкованих імплантатів на 

основі полілактиду з трикальційфосфатом після за-

стосування мезенхімальних стромальних клітин жи-

рової тканини.

Ìàòåð³àëè òà ìåòîäè
У лабораторії біомеханіки ДУ «Інститут патології 

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

їни» було проведено рентгенометричне дослідження 

щільності кісткового регенерату в різні терміни після 

імплантації в порожнинний дефект стегнової кістки 

щурів біорозкладаного матеріалу на основі полілактиду 

з додаванням трикальційфосфату і застосування куль-

тивованих мезенхімальних стромальних клітин.

Експеримент проведено на 18 лабораторних білих 

щурах (вік — 5 міс., жива маса тіла — від 200 до 260 г 

на початок експерименту) популяції експерименталь-

но-біологічної клініки ДУ «Інститут патології хребта 

та суглобів ім. проф. М.І. Ситенка НАМН України» з 

дотриманням вимог гуманного ставлення до піддослід-

них тварин [9–11]. Хірургічні втручання виконували 

тваринам в умовах асептики й антисептики під загаль-

ним знеболюванням кетаміном (внутрішньом’язово 

50 мг/кг). План експериментального дослідження 

схвалений локальним комітетом з біоетики (протокол 

№ 217 від 14.06.2021).

Імплантаційний матеріал друкували на 3D-принтері 

Easy3DPrint методом наплавлення композитної нит-

ки, виготовленої із суміші ПЛА і ТКФ (17 : 8). У на-

друкованому матеріалі переплетіння нитки формують 

вертикальні й горизонтальні канали-пори (розмір пор 

300 мкм, пористість 45 %). Для експерименту цій мате-

ріал механічно розділяли на фрагменти — зразки ци-

ліндричної форми діаметром 2,5 мм і довжиною 3 мм 

(рис. 1).

МСК жирової тканини отримували хірургічно з ве-

ликого сальника щурів і культивували в середовищі 

DMEM з додаванням 10% фетальної бичачої сироватки 

(Biowest, Франція) на базі відділення трансплантології 

системи опори та руху ДУ «Інститут патології хребта та 

суглобів ім. проф. М.І. Ситенка НАМН України». Тер-

мін культивування МСК становив 14 діб.

Усім тваринам за допомогою фісурного бора вико-

нували порожнинний дефект у дистальному метафізі 

лівої стегнової кістки латерально. Дефект заповнювали 

зразком з 3D-друкованого імплантаційного матеріалу.

Ін’єкцію 0,2 мл культурального середовища з МСК 

(106 клітин) вводили в ділянку хірургічного втручання 

Рисунок 1. Зовнішній вигляд 3D-друкованого 

імплантаційного матеріалу і зразків з нього 

для заповнення порожнинних дефектів 

у дистальному метафізі стегнової кістки щура
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через 7 діб після імплантації, тобто на термін, якій від-

повідає стадії формування тканиноспецифічних струк-

тур у процесі репаративного остеогенезу.

Щурів виводили з експерименту групами по 6 тва-

рин через 15, 30 і 90 діб після операції, виділяли опе-

ровані й контралатеральні стегнові кістки, після чого 

виконували їх рентгенограми. Для усунення похибок, 

пов’язаних з різною якістю рентгенограм (яскравість, 

контрастність тощо), кістки всієї виведеної групи по-

давали на одному знімку. Для усунення різниці між 

знімками, виконаними в різні терміни після операції, 

використовували тест-об’єкт (рис. 2).

На рентгенограмах вимірювали показники оптич-

ної щільності (в одиницях градації сірого) в зоні кіст-

кового дефекту оперованої кістки і в аналогічній зоні 

контралатеральної кістки (контрольна група). Також 

виконували вимірювання оптичної щільності тест-

об’єкта в його верхньому правому куті. Показник 

оптичної щільності тест-об’єкта на рентгенограмі 

кісток через 15 діб після операції був прийнятий за 

одиницю. Для рентгенограм кісток тварин, виведених 

з експерименту на 30-ту й 90-ту добу після операції, 

за показниками оптичної щільності тест-об’єкта ви-

значали поправочний коефіцієнт, на який множили 

показники щільності зображених на них кісток. Ви-

мірювання оптичної щільності виконували за допо-

могою програмного комплексу X-rays (рис. 3), розро-

бленого в Харківському національному університеті 

радіоелектроніки [12–14].

Дані експерименту були оброблені статистично. 

Розраховували середнє (М), стандартне відхилення 

(SD), мінімальне (min) і максимальне (max) значен-

ня вибірки. Порівняння значень оптичної щільності 

на контралатеральних кінцівках проводили за допо-

могою Т-тесту для парних вибірок [15]. Також прово-

дили порівняння з показниками оптичної щільності 

кісток з дефектом, заповненим тільки матеріалом на 

основі полілактиду з трикальційфосфатом без засто-

сування МСК, які були опубліковані в нашій попе-

редній роботі [16], для чого також використовували 

Т-тест для парних вибірок.

Ðåçóëüòàòè
Було проведено аналіз зміни оптичної щільності 

зони дефекту на оперованій кінцівці та інтактної кіст-

ки на тому ж рівні в процесі спостереження. Результа-

ти наведені в табл. 1.

За даними статистичного аналізу було визначено, 

що на 15-ту добу після операції оптична щільність 

зони дефекту становила в середньому 180 ± 28 опт.од., 

Рисунок 2. Приклад рентгенограми кісток 

 експериментальних тварин з тест-об’єктом

Рисунок 3. Скриншот програми X-rays у процесі вимірювань
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Таблиця 1. Динаміка оптичної щільності інтактної кістки й зони дефекту оперованої кістки у тварин

Термін 
спостереження

Кінцівка Статистична 
значущість (t, p)Інтактна Оперована

15 діб 145 ± 31 
111 ÷ 193

180 ± 28 
151 ÷ 215

t = –5,488 
p = 0,005

30 діб 153 ± 15 
135 ÷ 171

168 ± 25 
134 ÷ 202

t = –1,938 
p = 0,125

90 діб 182 ± 1 
180 ÷ 184

184 ± 2 
182 ÷ 186

t = –0,093 
p = 0,930

що було статистично значущо (р = 0,005) більше, ніж 

оптична щільність аналогічної зони на інтактній кіст-

ці — 145 ± 31 опт.од.

Через 1 місяць спостерігали зменшення оптичної 

щільності зони дефекту до 168 ± 25 опт.од., при цьому 

в такій же зоні на інтактній кінцівці вона збільшила-

ся до 153 ± 15 опт.од. Через 1 місяць після операції 

оптична щільність кісток вирівнялася до статистично 

близького рівня (р = 0,125).

На 3-й місяць спостереження міцність зони дефек-

ту досягла рівня 184 ± 2 опт.од. і наблизилася до рівня 

інтактної кістки — 182 ± 1 опт.од., що статистично од-

наково (р = 0,930).

Динаміку оптичної щільності кісткової тканини в 

щурів у процесі спостереження наведено на графіку 

(рис. 4).

На даному графіку показано, що на 15-ту добу піс-

ля операції оптична щільність імплантата вище, ніж 

аналогічної зони інтактної кістки. Через місяць щіль-

ність імплантата знизилася, але залишилася трохи 

більшою, ніж щільність кістки, тобто біорозкладання 

імплантованого матеріалу відбулося не повністю. Че-

рез 3 місяці після операції спостерігали вирівнюван-

ня оптичної щільності зони імплантації та інтактної 

кістки. Тобто можна припустити, що відбулося повне 

біорозкладання імплантата й дефект був заповнений 

кістковою тканиною. Зниження оптичної щільності 

в зоні дефекту через 1 міс. після операції викликане 

саме процесами біорозкладання штучного матеріалу й 

кісткоутворення, які не збігаються за швидкістю пе-

ребігу.

У табл. 2 наведено результати порівняльного аналі-

зу динаміки оптичної щільності зони дефекту й інтак-

тної кістки протягом часу експерименту.

Як показали результати статистичного аналізу, 

щільність кісткової тканини щурів статистично зна-

чуще зростала протягом експерименту, про що свід-

чать показники щільності інтактних кісток у термін 

від 15-ї до 90-ї доби, коли щільність змінювалась від 

145 ± 31 опт.од. до 181 ± 1 опт.од., що виявилось ста-

тистично значущим на рівні р = 0,01. На межі статис-

тичної значущості (р = 0,055) спостерігали зростан-

ня щільності й у період між 30-ю і 90-ю добою — від 

153 ± 15 опт.од. до 182 ± 1 опт.од. На етапі між 15-ю 

і 30-ю добою статистичної значущості зміни оптич-

ної щільності інтактної кісткової тканини не спосте-

рігали (р = 0,677), що пов’язано, на нашу думку, з 

коротким часовим проміжком між даними етапами 

експерименту.

Що стосується зони дефекту стегнової кістки, 

то в ній статистично значущих змін оптичної щіль-

ності не виявлено в жодному періоді експерименту. 

Рисунок 4. Динаміка оптичної щільності кісток щурів
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Таблиця 2. Динаміка показників оптичної щільності оперованої та інтактної кістки 

залежно від терміну після операції

Кінцівка
Доба спостереження

15 30 30 90 15 90

Інтактна M ± SD 145 ± 31 153 ± 15 153 ± 15 182 ± 1 145 ± 31 182 ± 1

M ± SD –8 ± 39 –37 ± 31 –29 ± 14

t; p t = –0,448; p = 0,677 t = –2,684; p = 0,055 t = –4,563; p = 0,010

Оперована M ± SD 180 ± 28 168 ± 25 168 ± 25 184 ± 2 180 ± 28 184 ± 2

M ± SD 12 ± 45 –4 ± 28 –17 ± 25

t; p t = 0,619; p = 0,570 t = –0,332; p = 0,756 t = –1,490; p = 0,210

Це пов’язано передусім з різною спрямованіс-

тю динаміки процесу. Так, у період з 15-ї до 30-ї 

доби спостерігали зниження оптичної щільності в 

зоні дефекту від 180 ± 28 опт.од. до 168 ± 25 опт.од. 

(р = 0,57), що свідчить про запуск процесу біороз-

кладання 3D-друкованого імплантаційного матері-

алу, яким заповнювали дефект. У період від 30-ї до 

90-ї доби, навпаки, визначається зростання оптичної 

щільності до 184 ± 2 опт.од., що може бути наслід-

ком процесу кісткоутворення й заміщення імпланта-

та кістковою тканиною, але статистичної значущості 

змін також не визначено (р = 0,756). 

Таблиця 3. Динаміка показників оптичної щільності оперованої та інтактної кісток залежно 

від терміну після операції порівняно з кістками щурів, яким не вводили МСК

Термін 
спостереження

Група

Кінцівка

Інтактна Оперована

M ± SD t, p M ± SD t, p

15 діб
ПЛА 148 ± 31 t = 0,143 

p = 0,890
185 ± 29 t = 0,242 

p = 0,815
ПЛА + МСК 145 ± 31 180 ± 28

1 міс.
ПЛА 156 ± 15 t = 0,378 

p = 0,715
163 ± 24 t = –0,288 

p = 0,781
ПЛА + МСК 153 ± 15 168 ± 25

3 міс.
ПЛА 183 ± 2 t = 0,851 

p = 0,419
182 ± 3 t = –1,714 

p = 0,125
ПЛА + МСК 182 ± 1 184 ± 2

Рисунок 5. Динаміка оптичної щільності кісток щурів з дефектом, заповненим матеріалом на основі 

полілактиду з трикальційфосфатом, і застосуванням культури МСК порівняно з кістками тварин, 

у яких дефект був заповнений тим самим матеріалом, але без МСК
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На останньому етапі роботи був проведений порів-

няльний статистичний аналіз змін оптичної щільності 

кісток щурів з дефектом, заповненим матеріалом на 

основі полілактиду з трикальційфосфатом, і застосу-

ванням культури МСК порівняно з кістками тварин, 

у яких дефект був заповнений тим самим матеріалом, 

але без ін’єкційного введення МСК, що були деталь-

но описані в нашому попередньому дослідженні [16]. 

Показники оптичної щільності кісток тварин обох 

експериментальних груп наведені в табл. 3.

Проведений порівняльний аналіз величин оптич-

ної щільності кісткової тканини тварин залежно від 

матеріалу, яким заповнювали кістковий дефект, по-

казав, що на жодному етапі експерименту різниці між 

імплантатами із застосуванням культури МСК і без 

неї на статистично значущому рівні не визначено. Та-

кож не визначено статистично значущої різниці щодо 

оптичної щільності інтактних кісток, що цілком очі-

кувано.

Наочне уявлення про зміни оптичної щільності 

кісткової тканини щурів в обох експериментальних 

групах можна отримати за допомогою графіка, який 

наведено на рис. 5.

На наведеному графіку можна побачити, що через 

місяць після оперативного втручання оптична щіль-

ність зони дефекту, заповненого матеріалом з дода-

ванням культури МСК, була дещо вище, ніж у групі 

без неї. Хоча різниця показника не досягла статис-

тичної значущості (р = 0,781), можна припустити, 

що це може бути наслідком або прискорення процесу 

кісткоутворення, або гальмування швидкості біороз-

кладання імплантованого матеріалу, але більш точну 

відповідь на це питання можна буде отримати за ре-

зультатами морфологічних досліджень.

Âèñíîâêè
1. Протягом експерименту щільність інтактної кіст-

кової тканини щурів статистично значуще (р = 0,01) 

зростала, що пов’язано зі збільшенням віку тварин.

2. У зоні дефекту стегнової кістки в період із 15-ї 

до 30-ї доби спостерігали зниження оптичної щіль-

ності від 180 ± 28 опт.од. до 168 ± 25 опт.од., що 

може свідчити про початок процесу біорозкладання 

3D-друкованого імплантаційного матеріалу, яким за-

повнений дефект.

3. У термін від 30-ї до 90-ї доби в зоні дефекту 

спостерігали зростання оптичної щільності до 184 ± 

± 2 опт.од., що наблизилося до рівня інтактної кіст-

ки — 182 ± 1 опт.од., про що свідчить відсутність 

статистичної значущості між цими показниками 

(р = 0,93). Це може буди наслідком процесу кісткоут-

ворення й заміщення імплантованого матеріалу кіст-

ковою тканиною.

4. Аналіз статистично значущої різниці величин 

оптичної щільності кісткової тканини тварин при за-

повненні кісткового дефекту 3D-друкованим імплан-

таційнім матеріалом показав, що на жодному етапі 

експерименту не виявлено різницю між імплантатами 

з використанням культури МСК і без неї.

Конфлікт інтересів. Автори заявляють про відсут-

ність конфлікту інтересів і власної фінансової заці-

кавленості при підготовці даної статті.
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Experimental and X-ray study of the dynamics of biodegradation of 3D printed implants based 
on polylactide with tricalcium phosphate after osteoplasty and the use of cultured mesenchymal 

stromal cells
Abstract. Background. Thanks to 3D printing, it became possible 

to manufacture implants of given geometric parameters and chemi-

cal composition, as well as matrices and frameworks for the creation 

of combined implants that are able to meet the requirements for the 

main characteristics of osteoplastic materials, namely a high ability 

for osteoconduction, osteoinduction, osseointegration, biocompat-

ibility and mechanical strength, suitable for ensuring migration, 

adhesion, proliferation and differentiation of cells. Goal: in an ex-

periment on animals, to study radiometrically the dynamics of re-

placement by bone tissue of porous 3D printed implants based on 

polylactide with tricalcium phosphate after the use of mesenchymal 

stromal cells (MSCs) of adipose tissue. Materials and methods. A 

radiometric study of the density of bone regeneration was carried out 

on 18 laboratory rats at different times after implantation into a cav-

ity defect of the femur of a biodegradable material based on polylac-

tide with the addition of tricalcium phosphate and the use of cultured 

MSCs. Rats were sacrificed in groups of 6 animals 15, 30 and 90 days 

after the operation. Optical density indicators were measured in the 

area of the bone defect of the operated bone and in the similar area 

of the contralateral bone. Results. On day 15 after the operation, the 

optical density of the implant is higher than that of a similar zone of 

intact bone. One month after, the density of the implant decreased, 

but remained slightly higher than the density of the bone, that is, 

the biodegradation of the implant material was not complete. Three 

months after the operation, the alignment of the optical density of 

the implantation zone and the intact bone was observed. It can be 

assumed that complete biodegradation of the implant occurred and 

the defect was filled with bone tissue. Reduction of optical density in 

the defect zone 1 month after surgery was caused by the processes of 

biodegradation of the artificial material and bone formation, which 

do not coincide in terms of speed. There was no statistically signifi-

cant difference between the implants in case of using MSC culture 

and without it at any stage of the experiment. Conclusions. During 

the experiment, the density of intact bone tissue of rats increased 

statistically significantly. In the area of the femur defect, there was 

a decrease in optical density from 180 ± 28 HU to 168 ± 25 HU 

from day 15 to 30, which may indicate the beginning of the process 

of biodegradation of the 3D printed implant material that filled the 

defect. In the period from 30 to 90 days, an increase in optical den-

sity in the defect zone was observed up to 184 ± 2 HU, which ap-

proached the level of intact bone — 182 ± 1 HU, as evidenced by the 

lack of statistical significance between these indicators. This may be 

a consequence of the process of bone formation, and replacement 

of the implanted material with bone tissue. No difference was found 

between the implants with and without MSC culture at any stage of 

the experiment.

Keywords: bone defect; radiography; density; polylactide; mesen-

chymal stromal cells
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Âèâ÷åííÿ íàïðóæåíî-äåôîðìîâàíîãî ñòàíó 
ìîäåëåé çàäíüîãî ñïîíäèëîäåçó ïîïåðåêîâîãî 

â³ää³ëó õðåáòà ïðè íåãàòèâíèõ ïîêàçíèêàõ 
ñàã³òàëüíîãî áàëàíñó õðåáòà ³ òàçà

Резюме. Актуальність. Поєднана патологія поперекового відділу хребта і кульшового суглоба не без під-
став вважається однією з важливих проблем сучасної ортопедії. У хворих з вираженими змінами в кульшо-
вому суглобі біль у поперековому відділі хребта спостерігається у 21,2–49,4 % випадків. На даний час не 
існує загальноприйнятих рекомендацій щодо етапності виконання оперативних втручань у даної групи хво-
рих. Мета: дослідити розподіл напружень у моделях заднього спондилодезу поперекового відділу хребта 
при негативних значеннях сагітального контуру хребта і зменшенні показників поперекового лордозу. Ма-

теріали та методи. Була розроблена базова скінченно-елементна модель хребта з грудною кліткою, що 
містила кісткові елементи: хребці Th1-L5, ребра, грудину й таз. На основі базової моделі було розроблено 
модель flatback, що характеризується зменшеним лордозом до 10° і нахилом тулуба вперед. Моделювали 
варіанти заднього спондилодезу. Модель випробували під впливом вертикального навантаження величи-
ною 350 Н. Результати. У нормі найбільш напруженими є тіла хребців L1 і L2, у яких напруження сягають рівня 
1,7 МПа. Найменш напруженими виявилися такі хребці: Тh11 — 0,7 МПа, Тh9 і Тh10 — 0,8 МПа. Корені дуг 
виявилися найбільш навантаженими в хребці L4 — 5,4 МПа, найменше навантаження — 4,3 МПа — відзна-
чалось у дугах хребців L1 і L2. Зі зміною анатомічних співвідношень елементів моделі й накладанням мета-
левих конструкцій на хребці L4-L5 зона максимальних напружень у тілах хребців зміщується на хребці L4-L5, 
де напруження визначаються на рівні 4,7 і 5,1 МПа. Напруження в дугах хребців L4-L5 знижуються до рівня 
верхньогрудного відділу й дорівнюють 1,4 і 1,9 МПа. При цьому максимальний рівень напружень зміщується 
на хребці Th11 — 11,4 МПа, Th12 — 9,2 МПа, Th10 — 8,1 МПа. Виконання спондилодезу трьох хребців L3-L5 
транспедикулярною конструкцією веде до вирівнювання напружень у тілах хребців поперекового відділу 
хребта. При цьому мінімальні значення напружень — 1,7 МПа — визначаються в тілах хребців L4-L5, найбільш 
напруженим є тіло хребця L1 — 3,3 МПа. Конструкція на 5 хребців дозволяє знизити рівень напружень на 
стрижнях до 76,2 МПа. Але напруження на фіксуючих гвинтах зростають, їх максимум припадає на верхні 
гвинти, що розташовані в хребці L1. Висновки. Використання всіх варіантів заднього спондилодезу дозволяє 
знизити рівень напружень у тілах, дугах і дуговідросткових суглобах хребців поперекового відділу хребта 
нижче за рівень моделі в нормі. У той же час це призводить до підвищення рівня напружень у хребцях груд-
ного відділу хребта. Задній спондилодез транспедикулярною конструкцією, яка накладається на всі хреб-
ці поперекового відділу хребта, дозволяє отримати нижчий рівень напружень в елементах усіх хребців, ніж 
при більш коротких варіантах інструментації. При всіх варіантах монтажу транспедикулярної конструкції 
величини напружень на фіксуючих гвинтах у хребцях L3-L5 порівнянні. При використанні транспедикулярної 
фіксації всіх п’яти хребців поперекового відділу основне навантаження припадає на верхні гвинти, які роз-
ташовані в хребці L1, що створює в них високий рівень напружень, у 5–6 разів вищий, ніж у гвинтах у розта-
шованих нижче хребцях.
Ключові слова: задній спондилодез; hip-spine синдром; напруження
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Âñòóï
Поєднана патологія поперекового відділу хребта і 

кульшового суглоба небезпідставно вважається важ-

ливою проблемою сучасної ортопедії. Для нас є звич-

ним термін, що позначає поєднання цих станів, — hip-

spine синдром. Під ним розуміють поліетіологічний 

симптомокомплекс, який характеризується больовим 

синдромом, функціональними порушеннями і змі-

ною анатомо-біомеханічних співвідношень у систе-

мі «кульшовий суглоб — хребет» унаслідок розвитку 

міодистрофічних, нейрогенних синдромів. Частота 

розвитку hip-spine синдрому має тенденцію до зрос-

тання. У хворих з вираженими змінами в кульшовому 

суглобі біль у поперековому відділі хребта спостеріга-

ється у 21,2–49,4 % випадків [1]. Хворі із зменшеною 

рухливістю таза внаслідок виконаного спондилодезу 

в поперековому відділі хребта мають більший відсо-

ток вивихів і випадків розвитку імпінджменту після 

ендопротезування кульшового суглоба, що зменшує 

частоту задовільних результатів і є причиною повтор-

них оперативних втручань [2, 3]. На даний час не іс-

нує загальноприйнятих рекомендацій щодо етапності 

виконання оперативних втручань у даної групи хво-

рих. Отже, вивчення розподілу напружень у ділянці 

заднього спондилодезу поперекового відділу хребта в 

умовах негативних показників сагітального контуру 

хребта і зменшення поперекового лордозу є необхід-

ною умовою для подальшого вивчення можливості 

використання інструментації хребта в умовах перебігу 

коксартрозу.

Мета: дослідити розподіл напружень у моделях 

заднього спондилодезу поперекового відділу хребта 

у випадку негативних значень сагітального контуру 

хребта і зменшення показників поперекового лор-

дозу.

Ìàòåð³àëè òà ìåòîäè
У лабораторії біомеханіки ДУ «Інститут патології 

хребта та суглобів» була розроблена базова скінченно-

елементна модель хребта з грудною кліткою [4–6], яка 

була доповнена тазом. Зовнішній вигляд моделі наве-

дено на рис. 1.

Модель містила кісткові елементи: хребці Th1-L5, 

ребра, грудину і таз, які складалися з кортикальної та 

губчастої кісткових тканин, міжхребцеві диски, сугло-

бові й реберні хрящі. 

На основі базової моделі були розроблено мо-

дель flatback, яка відображає стан, що виникає при 

поєднаному перебігу дегенеративних захворювань 

поперекового відділу хребта й кульшового суглоба і 

характеризується зменшеним лордозом до 10° і на-

хилом тулуба вперед за рахунок згинальної конт-

рактури в кульшових суглобах. На даній моделі мо-

делювали варіанти заднього спондилодезу. На рис. 2 

наведено модель із заднім спондилодезом хребців 

L4-L5 транспедикулярною конструкцією з 4 гвинта-

ми і міжтіловою опорою.

На рис. 3 наведено модель із заднім спондилодезом 

хребців L3-L5 транспедикулярною конструкцією з 6 

гвинтами.

На рис. 4 наведено модель із заднім спондилодезом 

хребців L1-L5 транспедикулярною конструкцією з 10 

гвинтами.

При моделюванні матеріал вважали однорідним 

та ізотропним. Як скінченний елемент був обраний 

10-вузловий тетраедр з квадратичною апроксимаці-

єю. Механічні характеристики біологічних тканин 

обирали за даними літератури [7–9]. Характеристи-

ки штучних матеріалів обирали за даними технічної 

літератури [10]. Механічні характеристики матеріа-

лів, 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) [11]. 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. 5.

При проведенні дослідження вивчали величини 

напружень у хребцях Th1-L5. На кожному хребці ре-

єстрували максимальні величини напружень у трьох 

зонах:

1) тіло хребця;

2) корені дуг;

3) дуговідросткові суглоби;

4) зона входу гвинтів.

Крім того, вивчали максимальні величини напру-

жень на гвинтах і стрижнях транспедикулярної кон-

струкції.

Таблиця 1. Механічні характеристики матеріалів, що використовували при моделюванні

Матеріал
Модуль Юнга (Е), 

МПа
Коефіцієнт Пуассона, υ

Кортикальна кістка [7] 18 400 0,30

Губчаста кістка [7] 1040 0,30

Хрящова тканина [8] 5,58 0,45

Міжхребцевий диск [9] 450 0,30

Титан ВТ16 [10] 40 000 0,36
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Рисунок 1. Модель хребта з грудною кліткою і тазом у нормі: а) загальний вигляд; 

б) вигляд спереду; в) вигляд ззаду; г) вигляд у сагітальній площині

Рисунок 2. Модель хребта із заднім спондилодезом хребців L4-L5 транспедикулярною 

конструкцією з 4 гвинтами і міжтіловою опорою: а) загальний вигляд; б) вигляд спереду; 

в) вигляд ззаду; г) вигляд у сагітальній площині

Рисунок 3. Модель хребта із заднім спондилодезом хребців L3-L5 транспедикулярною 

конструкцією із 6 гвинтами: а) загальний вигляд; б) вигляд спереду; в) вигляд ззаду; 

г) вигляд у сагітальній площині
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Таблиця 2. Відсоток загальної маси тіла, прикладений до центрів сили тяжіння хребців 

на різних рівнях хребта

Хребці
Навантаження від загальної ваги 

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

Дослідження напружено-деформованого стану мо-

делей виконували за допомогою методу скінченних 

елементів. Як критерій оцінки напруженого стану мо-

делей використовували напруження за Мізесом [12].

Моделювання виконували за допомогою систе-

ми автоматизованого проєктування SolidWorks. Роз-

рахунки напружено-деформованого стану моделей 

виконували за допомогою програмного комплексу 

CosmosM [13].

Ðåçóëüòàòè
На першому етапі роботи досліджували напруже-

но-деформований стан моделі хребта в нормі. Розпо-

діл напружень у кісткових елементах моделі наведено 

на рис. 6.

Як показали дослідження, у нормі найбільш напру-

женими є тіла хребців L1 і L2, де напруження сягають 

рівня 1,7 МПа. Найменш напруженими виявилися 

хребці Тh11 — 0,7 МПа, Тh9 і Тh10 — 0,8 МПа. 

Рисунок 4. Модель хребта із заднім спондилодезом хребців L1-L5 транспедикулярною 

конструкцією з 10 гвинтами: а) загальний вигляд; б) вигляд спереду; в) вигляд ззаду; 

г) вигляд у сагітальній площині

а б в г
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Рисунок 5. Схема розташування контрольних 

точок

Корені дуг виявилися найбільш навантаженими в 

хребцях поперекового відділу. Найбільші напруження 

в цьому відділі спостерігаються в дугах хребця L4 — 

5,4 МПа, найменші — 4,3 МПа — у дугах хребців L1 і 

L2. У дугах хребців L4 і L5 напруження визначаються 

на рівні 5,0 і 4,5 МПа відповідно. Найменш напруже-

ними є дуги хребців верхньогрудного відділу Тh1-Тh4, 

у яких напруження не перевищують 1,4 МПа.

У дуговідросткових суглобах найбільший рівень на-

пружень визначається також у поперековому відділі 

хребта, а саме в хребцях L3 — 9,0 МПа, L2 — 8,0 МПа, 

L1 — 7,7 МПа, L4 — 7,2 МПа, L5 — 7,0 МПа. Най-

менш напруженими є суглоби верхньогрудного від-

ділу Th1-Th4, напруження на яких визначаються на 

рівні 1,4 МПа.

Дані про величини напружень у кісткових елемен-

тах моделі хребта в нормі наведені в табл. 3.

Для наочного порівняння величин напружень у 

кісткових елементах моделі хребта в нормі була побу-

дована діаграма, яка наведена на рис. 7.

Як бачимо на діаграмі, у нормі напруження в кістко-

вих елементах хребта зростають від верхнього відділу до 

нижнього, що цілком логічно пояснюється зростанням 

навантаження на хребці.

Розглянемо, як змінюється напружено-деформо-

ваний стан моделі хребта при спрямленому лордозі, 

зміщенні вперед і виконанні заднього спондилоде-

зу хребців L4-L5 транспедикулярною конструкцією 

на 4 гвинтах у поєднанні з міжхребцевим кейджем. 

Картину розподілу напружень у моделі наведено на 

рис. 8.

Як показали проведені дослідження, зі зміною анатоміч-

них співвідношень елементів моделі й накладанням мета-

левих конструкцій на хребці L4-L5 зона максимальних на-

пружень у тілах хребців зміщується саме на хребці L4-L5, де 

напруження визначаються на рівні 4,7 і 5,1 МПа відповідно.

Що стосується дуг хребців, то за рахунок фіксації на-

пруження в дугах хребців L4-L5 знижуються до рівня 

верхньогрудного відділу і дорівнюють 1,4 і 1,9 МПа від-

повідно. При цьому максимальний рівень напружень 

зміщується до нижньогрудного відділу, а саме: на хребці 

Th11 — 11,4 МПа, Th12 — 9,2 МПа, Th10 — 8,1 МПа.

Хребці

Напруження, МПа

Тіло хребця Корені дуг
Дуговідросткові 

суглоби

Th1 1,1 1,4 1,4

Th2 1,0 1,3 1,4

Th3 0,9 1,3 1,4

Th4 1,1 1,4 1,4

Th5 1,2 2,3 2,0

Th6 1,2 2,6 2,1

Th7 1,0 3,0 2,3

Thh8 1,0 2,9 1,9

Th9 0,8 3,0 1,0

Th10 0,8 2,7 1,4

Th11 0,7 2,5 2,0

Th12 0,9 3,3 3,2

L1 1,7 4,3 7,7

L2 1,7 4,3 8,0

L3 1,5 5,0 9,0

L4 1,5 5,4 7,2

L5 1,5 4,5 7,0

Таблиця 3. Величини напружень у кісткових елементах моделі хребта в нормі
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а б в г

Рисунок 6. Напружено-деформований стан моделі хребта з грудною кліткою в нормі: а) загальний 

вигляд; б) вигляд спереду; в) вигляд ззаду; г) вигляд у сагітальній площині

Рисунок 7. Діаграма величин напружень у кісткових елементах моделі хребта 

в нормі

Рисунок 8. Розподіл напружень у кісткових структурах моделі із заднім спондилодезом 

хребців L4-L5 транспедикулярною конструкцією з 4 гвинтами і міжтіловою опорою: 

а) загальний вигляд; б) вигляд спереду; в) вигляд ззаду; г) вигляд у сагітальній площині

а б в г
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а б в

Рисунок 9. Розподіл напружень у металевих елементах моделі із заднім спондилодезом 

хребців L4-L5 транспедикулярною конструкцією з 4 гвинтами й міжтіловою опорою: 

а) вигляд спереду; б) вигляд ззаду; в) вигляд у сагітальній площині

Рисунок 10. Діаграма величин напружень у кісткових елементах моделі хребта із заднім 

спондилодезом хребців L4-L5 транспедикулярною конструкцією з 4 гвинтами 

й міжтіловою опорою

Рисунок 11. Діаграма величин напружень в металевих елементах моделі хребта із заднім 

спондилодезом хребців L4-L5 транспедикулярною конструкцією з 4 гвинтами 

й міжтіловою опорою
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а б в

а б в г

Рисунок 12. Розподіл напружень у кісткових структурах моделі із заднім спондилодезом хребців 

L3-L5 транспедикулярною конструкцією з 6 гвинтами: а) загальний вигляд; б) вигляд спереду; 

в) вигляд ззаду; г) вигляд у сагітальній площині

Рисунок 13. Розподіл напружень у металевих елементах моделі із заднім спондилодезом хребців 

L3-L5 транспедикулярною конструкцією з 6 гвинтами: а) вигляд спереду; б) вигляд ззаду; 

в) вигляд у сагітальній площині

Рисунок 14. Діаграма величин напружень у кісткових елементах моделі хребта із заднім 

спондилодезом хребців L3-L5 транспедикулярною конструкцією із 6 гвинтами



Òîì 23, ¹ 6, 2022  www.mif-ua.com, http://trauma.zaslavsky.com.ua 19

Îðèã³íàëüí³ äîñë³äæåííÿ / Original Researches

Рисунок 15. Діаграма величин напружень у металевих елементах моделі хребта із заднім 

спондилодезом хребців L3-L5 транспедикулярною конструкцією із 6 гвинтами

Рисунок 16. Розподіл напружень у кісткових структурах моделі із заднім спондилодезом хребців 

L1-L5 транспедикулярною конструкцією з 10 гвинтами: а) загальний вигляд; б) вигляд спереду; 

в) вигляд ззаду; г) вигляд у сагітальній площині

а

а

б

б

в

в

г

Рисунок 17. Розподіл напружень у металевих елементах моделі із заднім спондилодезом хребців 

L1-L5 транспедикулярною конструкцією з 10 гвинтами: а) вигляд спереду;б) вигляд ззаду; 

в) вигляд у сагітальній площині
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Рисунок 18. Діаграма величин напружень у кісткових елементах моделі хребта із заднім 

спондилодезом хребців L1-L5 транспедикулярною конструкцією з 10 гвинтами

Рисунок 19. Діаграма величин напружень у металевих елементах моделі хребта із заднім 

спондилодезом хребців L1-L5 транспедикулярною конструкцією з 10 гвинтами

Рисунок 20. Діаграма величин напружень у тілах хребців залежно 

від варіанта спондилодезу
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Рисунок 21. Діаграма величин напружень у коренях дуг хребців залежно від варіанта спондилодезу

Рисунок 22. Діаграма величин напружень у дуговідросткових суглобах хребців залежно 

від варіанта спондилодезу

Рисунок 23. Діаграма величин напружень у місцях входу гвинтів залежно 

від варіанта спондилодезу
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Рисунок 24. Діаграма величин напружень на гвинтах металевої конструкції залежно 

від варіанта спондилодезу

Така ж тенденція спостерігається і в дуговідрост-

кових суглобах, де напруження знижуються у фік-

сованих хребцях L4-L5 до 2,7 і 3,7 МПа відповідно 

й одночасно підвищуються на рівні хребців Th9-L1, 

де вони визначаються в межах від 9,9 до 10,5 МПа. 

У зонах навколо фіксуючих гвинтів напруження ви-

значаються на рівні 2,8 і 3,8 МПа у хребцях L4-L5 

відповідно.

На рис. 9 наведено картину розподілу напружень в 

елементах металевої конструкції моделі.

З елементів металевої конструкції найбільш напру-

женими — 81,9 МПа — виявляються стрижні за раху-

нок дії важелів у вигляді фіксуючих гвинтів. На самих 

гвинтах найбільші напруження виникають у хребці 

L5 — 12,0 МПа. У хребці L4 напруження дещо нижчі й 

не перевищують позначки 10,4 МПа.

Дані про величини напружень в елементах моделі 

хребта із заднім спондилодезом хребців L4-L5 транспе-

дикулярною конструкцією з 4 гвинтами й міжтіловою 

опорою наведено в табл. 4.

Наочно порівняти величини напружень в елементах 

моделі хребта із заднім спондилодезом хребців L4-L5 

транспедикулярною конструкцією з 4 гвинтами й між-

тіловою опорою можна за допомогою діаграми, яка на-

ведена на рис. 10.

Наведена діаграма дає наочне уявлення про зни-

ження величин напружень у фіксованих хребцях L4-L5 

нижче за рівень моделі в нормі, а також про значне під-

вищення напружень від середньогрудного відділу хреб-

та до верхньогрудного.

Порівняти величини напружень в елементах мета-

левої конструкції дозволяє діаграма, яка наведена на 

рис. 11.

Наступним етапом роботи було вивчення напруже-

но-деформованого стану моделі хребта із заднім спон-

дилодезом хребців L3-L5 транспедикулярною кон-

струкцією з 6 гвинтами. Характер розподілу напружень 

у кісткових елементах моделі наведено на рис. 12.

Виконання спондилодезу трьох хребців L3-L5 

 транспедикулярною конструкцією з 6 гвинтами веде до 

вирівнювання напружень у тілах хребців поперекового 

відділу хребта. При цьому мінімальні значення напру-

жень 1,7 МПа визначаються в тілах хребців L4-L5, най-

більш напруженим є тіло хребця L1 — 3,3 МПа. Також 

максимальний рівень напружень 3,4 МПа зафіксовано 

в тілах хребців Th8, Th9.

Серед зафіксованих хребців найнижчий рівень на-

пружень 1,2 МПа визначається в дугах хребця L4. У 

дугах хребців L3 і L5 величина напружень спостеріга-

ється на рівні 2,2 і 2,0 МПа відповідно. В інших відділах 

хребта напруження в дугах хребців поступово зроста-

ють до рівня хребця Th11, де досягають максимально-

го значення 11,0 МПа, потім напруження спадають до 

мінімуму в поперековому відділі.

Аналогічна тенденція спостерігається і в дугові-

дросткових суглобах, величина напружень у яких 

зростає, сягаючі максимуму 10,3 МПа у суглобах 

хребців Th11 і Th12, потім знижується до мінімуму — 

2,5 МПа — у суглобах хребця L4.

У зонах навколо фіксуючих гвинтів мінімальне зна-

чення напружень — 2,3 МПа — визначається в хреб-

ці L4. У хребцях L3 і L5 рівень напружень вище — 

3,6 МПа.

Картину розподілу напружень в елементах металевої 

конструкції можна побачити на рис. 13.

Проведене моделювання показало, що триточко-

ва фіксація значно більше навантажує стрижень кон-

струкції, де напруження сягають позначки 131,5 МПа. 

На фіксуючих гвинтах максимум напружень 20,3 МПа 

припадає на верхні гвинти, що розташовані в хребці 

L3. Надалі рівень напружень спадає до 13,4 і 9,3 МПа 

на гвинтах у хребцях L4 і L5 відповідно.

У табл. 5 наведено дані про величини напружень 

в елементах моделі хребта із заднім спондилодезом 

хребців L3-L5 транспедикулярною конструкцією із 6 

гвинтами.
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Таблиця 5. Величини напружень в елементах моделі хребта із заднім спондилодезом хребців L3-L5 

транспедикулярною конструкцією із 6 гвинтами

Хребці

Напруження, МПа

Тіло хребця Корені 
дуг

Дуговідросткові 
суглоби

Місця входу 
гвинтів

Гвинти Стрижні

Th1 1,5 1,3 2,5

Th2 1,3 1,3 2,6

Th3 1,2 1,2 2,5

Th4 1,2 1,4 2,9

Th5 1,5 2,8 3,7

Th6 1,9 3,7 5,1

Th7 2,5 4,8 6,4

Th8 3,4 5,8 7,2

Th9 3,4 7,2 9,8

Th10 2,3 7,6 9,8

Th11 2,3 11,0 10,3

Th12 2,0 8,5 10,3

L1 3,3 6,7 8,9

L2 2,7 3,8 3,5

L3 2,2 2,2 3,2 3,6 20,3

L4 1,7 1,2 2,5 2,3 13,4 131,5

L5 1,7 2,0 3,5 3,6 9,3

Хребці

Напруження, МПа

Тіло хребця Корені 
дуг

Дуговідросткові 
суглоби

Місця входу 
гвинтів

Гвинти Стрижні

Th1 1,5 1,4 2,6

Th2 1,3 1,3 2,6

Th3 1,2 1,2 2,4

Th4 1,2 1,4 3,0

Th5 1,6 2,7 3,8

Th6 2,0 3,8 5,2

Th7 2,7 4,9 6,4

Th8 3,4 6,2 7,4

Th9 3,4 7,7 9,9

Th10 2,4 8,1 10,0

Th11 2,5 11,4 10,5

Th12 2,0 9,2 10,4

L1 3,7 6,6 10,1

L2 3,0 4,4 4,7

L3 2,4 2,6 4,1

L4 4,7 1,4 2,7 2,8 10,4 81,9

L5 5,1 1,9 3,7 3,8 12,0

Таблиця 4. Величини напружень в елементах моделі хребта із заднім спондилодезом хребців L4-L5 

транспедикулярною конструкцією з 4 гвинтами й міжтіловою опорою
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Таблиця 6. Величини напружень в елементах моделі хребта із заднім спондилодезом хребців L1-L5 

транспедикулярною конструкцією з 10 гвинтами

Хребці

Напруження, МПа

Тіло хребця Корені 
дуг

Дуговідросткові 
суглоби

Місця входу 
гвинтів

Гвинти Стрижні

Th1 1,5 1,3 2,6

Th2 1,3 1,3 2,4

Th3 1,2 1,2 2,4

Th4 1,1 1,4 3,0

Th5 1,4 2,8 3,7

Th6 1,8 3,7 5,0

Th7 2,3 4,6 6,5

Th8 3,3 5,4 7,1

Th9 3,3 6,7 9,6

Th10 2,2 6,5 9,5

Th11 2,2 10,0 10,2

Th12 2,0 8,1 10,1

L1 3,0 7,2 8,4 12,7 60,0

L2 2,1 3,5 3,3 5,0 40,2

L3 2,2 2,1 3,3 2,7 22,6

L4 1,6 1,1 2,3 2,3 12,0 76,2

L5 1,6 2,6 3,5 4,0 10,4

Візуально порівняти величини напружень у кіст-

кових елементах моделі хребта із заднім спондило-

дезом хребців L3-L5 транспедикулярною конструк-

цією із 6 гвинтами дозволяє діаграма, наведена на 

рис. 14.

На діаграмі наочно видно, що при використанні за-

днього спондилодезу хребців L3-L5 транспедикуляр-

ною конструкцією із 6 гвинтами найбільш напруженим 

є відділ хребта від хребця Th8 до L1.

Діаграма, наведена на рис. 15, відображає спів-

відношення напружень в елементах металевої кон-

струкції моделі хребта із заднім спондилодезом 

хребців L3-L5 транспедикулярною конструкцією із 

6 гвинтами.

Наведена діаграма наочно демонструє тенденцію до 

зниження рівня напружень на фіксуючих гвинтах від 

хребця L3 до хребця L5 і високий рівень напружень у 

стрижнях конструкції.

Останнім етапом роботи було вивчення моделі 

із заднім спондилодезом хребців L1-L5 транспе-

дикулярною конструкцією з 10 гвинтами, розподіл 

напружень у кісткових елементах якої наведено на 

рис. 16.

Збільшення довжини заднього спондилодезу до 

хребця L1 приводить до того, що найбільш напруже-

ним серед тіл хребців поперекового відділу є тіло хреб-

ця L1, де напруження визначаються на рівні 3,0 МПа. 

Інші хребці поперекового відділу хребта навантажені 

практично рівномірно, про що свідчать величини на-

пружень. Так, у тілах хребців L4-L5 напруження визна-

чаються на рівні 1,6 МПа, у тілах хребців L2 і L3 — 2,1 і 

2,2 МПа відповідно.

Також у поперековому відділі хребта найбільш на-

пруженими — 7,2 МПа — є дуги хребця L1, але ще 

більш напруженими виявляються дуги суміжних 

з ним хребців Th11 і Th12, величини напружень на 

яких визначаються на рівні 10,0 і 8,1 МПа відпо-

відно. Найменш напруженими — 1,1 МПа — є дуги 

хребця L4. 

З точки зору напружень у дуговідросткових су-

глобах найбільш навантаженим виявляється ниж-

ньогрудний відділ хребта від хребця Th9 до Th12, де 

величини напружень визначаються в межах від 9,5 до 

10,2 МПа. У поперековому відділі хребта найбільші 

напруження — 8,4 МПа — виникають у дуговідрост-

кових суглобах хребця L1. Найнижчий рівень напру-

жень — 2,3 МПа — спостерігається в суглобах хребця 

L4. У суглобах інших хребців напруження визнача-

ються в межах від 3,3 МПа в хребцях L2, L3 до 3,5 

МПа в хребці L5.

Аналогічна картина спостерігається і з розподілом 

напружень навколо фіксуючих гвинтів. Максималь-

на величина напружень — 12,7 МПа — зафіксована в 

хребці L1, мінімальна — 2,3 МПа — у хребці L4.

Розподіл напружень в елементах металевої кон-

струкції моделі із заднім спондилодезом хребців L1-L5 

транспедикулярною конструкцією з 10 гвинтами мож-

на побачити на рис. 17.
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Проведене дослідження показало, що довга кон-

струкція на 5 хребців дозволяє знизити рівень напру-

жень на стрижнях до 76,2 МПа, що відбувається за ра-

хунок більш рівномірного розподілу навантажень по 

всій довжині стрижнів. Але за це доводиться платити 

великим напруженням на фіксуючих гвинтах, макси-

мум якого припадає саме на верхні гвинти, що розта-

шовані в хребці L1. Надалі рівень напружень поступо-

во знижується до мінімального значення 10,4 МПа на 

гвинтах у хребці L5.

Дані про величини напружень в елементах моделі 

хребта із заднім спондилодезом хребців L1-L5 транс-

педикулярною конструкцією з 10 гвинтами наведені в 

табл. 6.

Діаграма, наведена на рис. 18, відображає спів-

відношення величин напружень у кісткових еле-

ментах моделі хребта із заднім спондилодезом хреб-

ців L1-L5 транспедикулярною конструкцією з 10 

гвинтами.

Діаграма дає наочне уявлення про те, що даний варі-

ант спондилодезу дозволяє знизити до мінімуму рівень 

напружень в елементах хребця L4, при цьому отрима-

ти максимальні напруження в тілі й дуговідросткових 

суглобах хребця L1. Також зона великих напружень 

у дугах у суглобах припадає на нижньогрудний відділ 

хребта, а саме на хребці Th9-Th12.

Діаграма на рис. 19 відображає співвідношен-

ня величин напружень в елементах металевої кон-

струкції моделі хребта із заднім спондилодезом 

хребців L1-L5 транспедикулярною конструкцією з 

10 гвинтами.

Як бачимо на діаграмі, при даній схемі виконан-

ня спондилодезу основне навантаження сприйма-

ють верхні гвинти, які розташовані в хребці L1, що 

проявляється у великих значеннях величин напру-

жень.

Розглянемо, як співвідносяться величини напру-

жень у різних елементах моделей залежно від схеми 

виконання заднього спондилодезу поперекового від-

ділу хребта. На рис. 20 наведена діаграма величин на-

пружень у тілах хребців залежно від варіанта спонди-

лодезу.

Як видно на діаграмі, задній спондилодез транспе-

дикулярною конструкцією на 2 хребці L4-L5 призво-

дить до виникнення максимальних напружень у тілах 

хребців поперекового відділу хребта, особливо це сто-

сується хребців L4-L5. Найменші величини напружень 

у тілах хребців поперекового відділу вдається отримати 

при накладанні транспедикулярної конструкції на всі 5 

хребців поперекового відділу.

На рис. 21 наведена діаграма, яка відображає спів-

відношення величин напружень у коренях дуг хребців 

залежно від варіанта спондилодезу.

Наведена діаграма наочно демонструє, що вико-

ристання всіх варіантів заднього спондилодезу дозво-

ляє знизити рівень напружень у дугах хребців попере-

кового відділу хребта нижче за рівень моделі хребта в 

нормі, за винятком хребця L1. У той же час це призво-

дить до підвищення рівня напружень в грудному від-

ділі хребта від хребця Th5 до Th12. Але слід відмітити, 

що й у цьому випадку транспедикулярна конструк-

ція, накладена на всі 5 хребців поперекового відділу 

хребта, забезпечує найнижчий рівень напружень у ду-

гах хребців грудного відділу, ніж інші схеми заднього 

спондилодезу.

Порівняти величини напружень у дуговідростко-

вих суглобах хребців залежно від варіанта спондило-

дезу можна за допомогою діаграми, яка наведена на 

рис. 22.

Ситуація з розподілом напружень у дуговідростко-

вих суглобах аналогічна розподілу напружень у дугах 

хребців. Особливістю є той факт, що величини напру-

жень у суглобах хребців грудного відділу хребта значно 

перевищують аналогічні показники моделі хребта в 

нормі, що, скоріше за все, пов’язано з анатомічними 

змінами в хребті (спрямлений лордоз, нахил тулуба 

вперед).

Порівняти величини напружень у місцях входу 

гвинтів залежно від варіанта спондилодезу дозволяє 

діаграма, наведена на рис. 23.

Як бачимо, величини розподілу напружень у кіст-

ковій тканині навколо фіксуючих гвинтів незначно 

відрізняються залежно від протяжності транспедику-

лярної фіксації. Виняток становить конструкція, що 

накладається на все хребці поперекового відділу хреб-

та, вона викликає значні напруження навколо гвинтів 

у хребці L1.

Розглянемо особливості розподілу напружень в 

елементах металевої конструкції залежно від варіанта 

спондилодезу. Рис. 24 відображає співвідношення на-

пружень на фіксуючих гвинтах.

Результати проведеного моделювання, які ві-

дображені на діаграмі, наочно свідчать про те, що 

при всіх варіантах монтажу транспедикулярної кон-

струкції величини напружень на гвинтах у хребцях 

L3-L5 порівнянні. При використанні конструкції 

на 5 хребців поперекового відділу хребта фіксуючі 

гвинти в хребці L1 зазнають значних навантажень, 

які, відповідно, викликають значні напруження в 

них. Усе це є логічним поясненням щодо аналогіч-

ної картини розподілу напружень у кістковій ткани-

ні навколо фіксуючих гвинтів. Чим вищі напружен-

ня на гвинті, тим вищі вони і в кістковій тканині 

навколо гвинта.

Рисунок 25. Діаграма величин напружень 

на стрижнях металевої конструкції залежно 

від варіанта спондилодезу



Òîì 23, ¹ 6, 2022Òðàâìà, ISSN 1608-1706 (print), ISSN 2307-1397 (online)26

Îðèã³íàëüí³ äîñë³äæåííÿ / Original Researches

На завершення порівняємо, як співвідносяться рівні 

напружень у стрижнях транспедикулярної конструкції 

залежно від її протяжності. Це можна зробити за допо-

могою діаграми, яка наведена на рис. 25.

Як бачимо, максимальний рівень напружень у 

стрижнях виникає при інструментації трьох хребців 

L3-L5, мінімальний — при накладанні конструкції на 

всі п’ять хребців поперекового відділу хребта.

Âèñíîâêè
1. Використання всіх варіантів заднього спондило-

дезу дозволяє знизити рівень напружень у тілах, дугах і 

дуговідросткових суглобах хребців поперекового відді-

лу хребта нижче за рівень моделі в нормі. У той же час 

це призводить до підвищення рівня напружень у хреб-

цях грудного відділу хребта.

2. Задній спондилодез транспедикулярною кон-

струкцією, що накладається на всі хребці попереко-

вого відділу хребта, дозволяє отримати нижчий рівень 

напружень в елементах усіх хребців, ніж при більш ко-

ротких варіантах інструментації.

3. При всіх варіантах монтажу транспедикуляр-

ної конструкції величини напружень на фіксуючих 

гвинтах у хребцях L3-L5 порівнянні. При викорис-

танні транспедикулярної фіксації всіх п’яти хребців 

поперекового відділу основне навантаження при-

падає на верхні гвинти, які розташовані в хребці L1, 

що викликає в них високий рівень напружень, у 5–6 

разів вищий, ніж у гвинтах у розташованих нижче 

хребцях.
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Study of the stress-strain state of the models of posterior lumbar fusion 
in negative indicators of sagittal balance of the spine and pelvis

Abstract. Background. The combined pathology of the lumbar 

spine and hip joint is considered one of the important problems 

of modern orthopedics not without reason. In patients with sig-

nificant changes in the hip joint, pain in the lumbar spine is ob-

served in 21.2–49.4 % of cases. At present, there are no generally 

accepted recommendations regarding the stages of surgical inter-

ventions in this group of patients. Goal: to investigate the distribu-

tion of stresses in models of posterior lumbar fusion with negative 

values of the sagittal contour of the spine and a decrease in lumbar 

lordosis indicators. Materials and methods. A basic finite-element 

model of the spine with a ribcage was developed, which contained 

bony elements: Th1-L5 vertebrae, ribs, sternum, and pelvis. Based 

on it, a flatback model was developed, which is characterized by 

reduced lordosis up to 10° and forward body inclination. Variants 

of posterior spondylodesis were modeled. The model was tested 

under a vertical load of 350 N. Results. Normally, the bodies of 

the L1 and L2 vertebrae are the most stressed, the stress reaches 

the level of 1.7 MPa. The least stressed vertebrae are as follows: 

Th11 — 0.7 MPa, Th9 and Th10 — 0.8 MPa. The roots of the ar-

ches turned out to be the most loaded in the L4 vertebra — 5.4 MPa, 

the least (4.3 MPa) — in the arches of the L1 and L2 vertebrae. 

With the change in the anatomical proportions of the model ele-

ments and the installation of metal structures on the L4-L5, the 

zone of maximum stress in the vertebral bodies shifts to the L4-L5 

vertebrae, where the stresses reach 4.7 and 5.1 MPa. The stresses in 

the arches of the L4-L5 vertebrae decrease to the level of the upper 

thoracic region and are equal to 1.4 and 1.9 MPa. At the same time, 

the maximum stress level shifts to the Th11 vertebra — 11.4 MPa, 

Th12 — 9.2 MPa, Th10 — 8.1 MPa. Performing spondylodesis of 

three L3-L5 vertebrae with a transpedicular construction leads to 

equalization of stresses in the bodies of the vertebrae of the lumbar 

spine. At the same time, the minimum stress values of 1.7 MPa are 

determined in the bodies of the L4-L5 vertebrae, the most stressed 

is the body of the L1 vertebra — 3.3 MPa. The design involving 5 

vertebrae allows to reduce the stress level on the rods to 76.2 MPa. 

But the stresses on the fixing screws increase, the maximum falls on 

the upper screws located in the L1 vertebra. Conclusions. The use 

of all types of posterior spondylodesis allows to reduce the level of 

stresses in the bodies, arches and arcuate joints of the vertebrae of 

the lumbar spine below the level of the normal model. At the same 

time, this leads to an increase in the level of stresses in the vertebrae 

of the thoracic spine. Posterior spondylodesis with a transpedicu-

lated structure, which is installed on all the vertebrae of the lumbar 

spine, allows you to obtain a lower level of stress in the elements of 

all the vertebrae than with shorter instrumentation options. With 

all variants of installation of the transpedicular structure, the stress 

values on the fixing screws in the L3-L5 vertebrae are comparable. 

When using transpedicular fixation of all five lumbar vertebrae, 

the main load falls on the upper screws, which are located in the 

L1 vertebra, which causes a high level of stress in them, 5–6 times 

higher than in the screws in the lower vertebrae.

Keywords: posterior spondylodesis; hip-spine syndrome; stress
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Ïåðåëîì êóëüøîâî¿ çàïàäèíè 
òèïó 62-B1.3 (ÀO/ASIF). 

Íàïðóæåíî-äåôîðìîâàíèé ñòàí 
ñèñòåìè «åíäîïðîòåç — òàç» 

(÷àñòèíà ïåðøà)
Резюме. Актуальність. Первинне ендопротезування за наявності перелому кульшової западини потребує 
використання додаткових способів та засобів остеосинтезу для стабільного встановлення ацетабулярного 
компонента. Вибір компонентів ендопротеза та поєднання їх із засобами стабілізації кісткових фрагментів 
повинні здійснюватися з урахуванням науково обґрунтованих теоретичних засад. Мета дослідження: дослі-
дити зміни величин напружень у моделі кульшового суглоба при його ендопротезуванні в умовах наявності 
перелому кульшової западини типу 62-B1.3 за класифікацією АO/ASIF з використанням сучасних варіантів 
остеосинтезу кісток таза. Матеріали та методи. Розроблена скінченно-елементна модель тазового пояса 
людини зі стегновими кістками з поперечним переломом кульшової западини типу 62-B1.3 за класифікацією 
АO/ASIF. Моделювали 4 варіанти ендопротезування лівого кульшового суглоба: варіант 1 — ендопротезу-
вання без наявності перелому (контроль); варіант 2 — ендопротезування без засобів остеосинтезу уламків; 
варіант 3 — ендопротезування з фіксацією фрагмента задньої стінки кульшової западини двома гвинтами; 
варіант 4 — ендопротезування з фіксацією фрагмента задньої стінки кульшової западини двома гвинтами та 
накістковою пластиною. Результати. Остеосинтез фрагмента двома гвинтами дозволяє знизити рівень напру-
жень на верхньому краю кульшової западини до рівня моделі з ендопротезуванням неушкодженої кульшової 
западини — 31,3 та 27,5 МПа на передній і задній частині відповідно. Напруження в середині медіальної стінки 
кульшової западини мають незначну тенденцію до зниження: 18,4 МПа — в середині, 4,5 та 4,8 МПа — вздовж 
ліній поперечного перелому та заднього краю відповідно. На кістковому фрагменті кульшової западини на-
пруження знижуються до 1,9 МПа. Навколо гвинтів, що фіксують чашку ендопротеза, спостерігається значне 
зниження рівня напружень до 2,5 МПа навколо заднього гвинта та незначне зниження до 7,1 МПа навколо 
переднього, але на самих гвинтах рівень напружень падає практично вдвічі — до 35,6 МПа. Максимальний 
рівень напружень 209,0 МПа визначається на гвинтах, що фіксують фрагмент заднього краю. Використання 
накісткової пластини веде до зниження у її задній частині до 23,5 МПа та підвищення у передній до 35,3 МПа. 
У середній частині кульшової западини напруження знижується незначно та визначається на рівні 17,5 МПа. 
Вздовж ліній перелому зміни ще менш значні: 4,8 МПа вздовж лінії поперечного перелому западини та 4,3 
МПа вздовж лінії перелому заднього краю. На рівень напружень на самому фрагменті наявність накісткової 
пластини не впливає. На гвинтах напруження зростають до 43,9 МПа. На гвинтах, що фіксують кістковий фраг-
мент, напруження визначаються на рівні 213,7 МПа, а на гвинтах, які фіксують накісткову пластину, — 41,6 МПа. 
 Висновки. Наявність перелому кульшової западини призводить до підвищення рівня напружень практично в 
усіх контрольних точках моделі, за винятком кісткового фрагмента, порівняно з моделлю ендопротезування 
при неушкодженій кульшовій западині. Використання засобів остеосинтезу дозволяє знизити рівень напру-
жень у кісткових елементах моделі, а також на гвинтах, які фіксують чашку ендопротеза. Гвинти, що фіксують 
кістковий фрагмент, зазнають найбільших напружень — вище ніж 200 МПа. Додатковий остеосинтез накістко-
вою пластиною не має впливу на рівень напружень на цих гвинтах.
Ключові слова: кульшова западина; перелом; ендопротезування; остеосинтез
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Âñòóï
Переломи кульшової западини, незважаючи на 

весь сучасний арсенал засобів для їх остеосинтезу, в 

більшості випадків призводять до розвитку вторин-

них дегенеративних, інвалідизуючих змін кульшово-

го суглоба [1].

Первинне ендопротезування кульшового суглоба в 

гострий період після травми має всі можливості запо-

бігти подібним ускладненням, значно скоротити час 

лікування, відновити активність пацієнтів і отримати 

позитивні соціально-економічні наслідки. Що сумар-

но значно нівелює необхідність проведення складних, 

травматичних, етапних хірургічних втручань із непе-

редбачуваними функціональними наслідками у по-

дальшому [2].

Первинне ендопротезування за наявності перелому 

кульшової западини є складним та нетривіальним, по-

требує використання додаткових способів та засобів 

остеосинтезу для стабільного встановлення ацетабу-

лярного компонента. Вибір компонентів ендопротеза 

та поєднання їх з додатковими засобами стабілізації 

кісткових фрагментів, на наш погляд, повинні здій-

снюватися не емпірично, а на науково обґрунтованих 

теоретичних засадах [3, 4].

Мета дослідження. Дослідити зміни величин на-

пружень у моделі кульшового суглоба при його ендо-

протезуванні в умовах наявності перелому кульшової 

западини типу 62-B1.3 за класифікацією АO/ASIF з 

використанням сучасних варіантів остеосинтезу кісток 

таза.

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 тазового пояса людини зі стегновими кістками [5]. 

Зовнішній вигляд моделі наведено на рис. 1.

На базовій моделі було сформовано поперечний 

перелом кульшової западини з фрагментом заднього 

краю типу 62-B1.3 за класифікацією АO/ASIF. Моде-

лювання виконували шляхом встановлення за лініями 

перелому прошарків із механічними властивостями 

кісткового регенерату (рис. 2).

Також моделювали 4 варіанти ендопротезування 

лівого кульшового суглоба при цьому типі перелому 

кульшової западини:

— варіант 1 — ендопротезування без наявності пере-

лому (контроль);

— варіант 2 — ендопротезування без засобів остео-

синтезу уламків; 

— варіант 3 — ендопротезування з фіксацією фраг-

мента задньої стінки кульшової западини двома гвин-

тами; 

— варіант 4 — ендопротезування з фіксацією фраг-

мента задньої стінки кульшової западини двома гвин-

тами та накістковою пластиною.

На рис. 3 наведені варіанти імплантації чашки ендо-

протеза кульшового суглоба й елементи остеосинтезу 

кульшової западини.

У нашому дослідженні матеріал вважався однорід-

ним та ізотропним. Як кінцевий елемент був обраний 

10-вузловий тетраедр із квадратичною апроксимацією. 

Усі матеріали, з яких складалися моделі, одержали від-

повідні механічні властивості, такі як модуль пружнос-

ті Юнга та коефіцієнт Пуассона. Механічні властивості 

біологічних тканин було обрано згідно з літературою 

[6–9]. 

Також нами проаналізовано властивості металокон-

струкцій, що були обрані відповідно до даних технічної 

літератури за цим напрямком матеріалознавства [10]. 

Дані про механічні характеристики матеріалів, що було 

використано в моделюванні, наведені в табл. 1.

У процесі дослідження було змодельоване одно-

опорне стояння на лівій кінцівці. Для цього моделі 

навантажували вертикальною розподіленою силою 

величиною 540 Н, що відповідало середній вазі лю-

дини без урахування ваги опорної кінцівки. Між 

великим вертлюгом лівої стегнової кістки та кри-

лом здухвинної кістки було імітовано дію аддукторів 

стегна шляхом введення відповідних сил. Моделю-

вали дію gluteusmedius (середній сідничний м’яз) си-

лою 1150 Н та gluteusminimus (малий сідничний м’яз) 

силою 50 Н [11, 12]. У ділянці колінного суглоба на 

рівні виростків лівої стегнової кістки всі моделі мали 

жорстке закріплення. Схема навантаження моделей 

наведена на рис. 4.

Для порівняння змін напружено-деформованого 

стану різних варіантів моделей було вивчено величину 

механічних напружень у певних контрольних точках. 

Схему розташування точок, у яких проводили конт-

роль величини напружень, наведено на рис. 5.

Нами було проведено дослідження напружено-де-

формованого стану моделей за допомогою методу скін-

ченних елементів. Як критерій оцінки напруженого 

стану математичних моделей використовували напру-

ження за Мізесом [10].

Таблиця 1. Механічні характеристики матеріалів, що були використані у 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

Титан ВТ-16 1,1 • 105 0,2
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Рисунок 1. Базова скінченно-елементна модель: а — вигляд спереду; б — вигляд у сагітальній 

площині; в — вигляд ззаду

Рисунок 2. Модель перелому кульшової западини типу 62-B1.3 за класифікацією АO/ASIF: 

а — вигляд спереду; б — вигляд ззаду

Рисунок 3. Варіанти імплантації чашки ендопротеза кульшового суглоба: а — ендопротезування 

без наявності перелому; б — імплантація чашки без елементів остеосинтезу; в — остеосинтез 

фрагмента задньої стінки кульшової западини двома гвинтами; г — остеосинтез фрагмента задньої 

стінки кульшової западини двома гвинтами та накістковою пластиною

а б в г



Òîì 23, ¹ 6, 2022  www.mif-ua.com, http://trauma.zaslavsky.com.ua 31

Îðèã³íàëüí³ äîñë³äæåííÿ / Original Researches

а

а

б

б

в

в

Рисунок 4. 

Схема на-

вантаження 

моделей

Рисунок 5. Схема розташу-
вання контрольних точок: 
1 — передньоверхня ділянка 
кульшової западини, 2 — за-
дньоверхня ділянка кульшо-
вої западини, 3 — середина 
кульшової западини, 4 — зона 
поперечного перелому куль-
шової западини, 5 — зона 
перелому заднього краю 
кульшової западини, 6 — фраг-
мент заднього краю, 7 — вхід 
передньоверхнього 1-го 
гвинта ендопротеза, 8 — вхід 
задньоверхнього 2-го гвинта 
ендопротеза, 9 — гвинти, 10 — 
гвинти, що фіксують фрагмент 
заднього краю

Рисунок 6. Розподіл напружень навколо чашки ендопротеза у кісткових структурах моделі 

з неушкодженою кульшовою западиною: а — загальний вигляд; б — дно кульшової западини; 

в — фіксуючі елементи

Рисунок 7. Розподіл напружень навколо чашки ендопротеза у кісткових структурах моделі з 

переломом кульшової западини без елементів остеосинтезу: а — загальний вигляд; б — медіальна 

стінка кульшової западини; в — фіксуючі елементи
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Рисунок 8. Розподіл напружень навколо чашки ендопротеза у кісткових структурах моделі 

з переломом кульшової западини з фіксацією фрагмента заднього краю двома гвинтами: 

а — загальний вигляд; б — медіальна стінка кульшової западини; в — фіксуючі елементи

а

а

б

б

в

в

Рисунок 9. Розподіл напружень навколо чашки ендопротеза у кісткових структурах моделі 

з переломом кульшової западини, остеосинтез накістковою пластиною з фіксацією кісткового 

фрагмента двома гвинтами: а — загальний вигляд; б — дно кульшової западини; 

в — фіксуючі елементи

Рисунок 10. Діаграма величин напружень у контрольних точках моделей кульшового суглоба 

при його ендопротезуванні в умовах наявності перелому кульшової западини типу 62-B1.3 

за класифікацією АO/ASIF
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Рисунок 11. Діаграма напружень у фіксуючих 

елементах моделей кульшового суглоба при 

його ендопротезуванні за умов наявності 

перелому кульшової западини типу 62-B1.3 

за класифікацією АO/ASIF

Система автоматизованого проєктування SolidWorks 

була застосована саме для цього виду моделювання, а 

за допомогою програмного комплексу CosmosM були 

проведені розрахунки напружено-деформованого ста-

ну запропонованих моделей [13].

Ðåçóëüòàòè
На першому етапі роботи нами було досліджено на-

пружено-деформований стан моделі з ендопротезом 

кульшового суглоба та неушкодженою кульшовою за-

падиною (варіант 1). Картину розподілу напружень у 

моделі наведено на рис. 6.

При ендопротезуванні кульшового суглоба з неу-

шкодженою кульшовою западиною напруження мак-

симальної величини 32,2 МПа визначаються в пере-

дньоверхній ділянці кульшової западини та 27,2 МПа 

у задньоверхній ділянці. У середині кульшової запа-

дини напруження визначаються в межах від 3,6 до 

3,9 МПа. Найменший рівень напружень 1,6 МПа спо-

стерігається навколо заднього фіксуючого гвинта. На 

самих фіксуючих гвинтах напруження сягають позна-

чки 52,8 МПа.

Було цікаво розглянути, як впливає наявність пере-

лому кульшової западини на розподіл напружень у мо-

делі після ендопротезування. На рис. 7 наведено карти-

ну розподілу напружень у моделі (варіант 2).

При ендопротезуванні кульшового суглоба з пере-

ломом кульшової западини без додаткових елементів 

остеосинтезу уламків максимальний рівень напружень 

зберігається по верхньому краю западини, де вони ся-

гають значень 34,5 та 25,1 МПа у передній та задній 

частині відповідно. Підвищується рівень напружень у 

центральній частині медіальної стінки кульшової запа-

дини до 19,3 МПа. Вздовж лінії поперечного перелому 

також спостерігається підвищення рівня напружень до 

5,3 МПа, уздовж лінії перелому заднього краю запади-

ни — до 4,9 МПа. Але на самому фрагменті напружен-

ня знижуються до 3,0 МПа, що обумовлено відсутніс-

тю фіксації фрагмента. Навколо гвинтів, що фіксують 

чашку ендопротеза, величина напружень також зрос-

тає до 7,6 та 4,1 МПа навколо переднього та заднього 

гвинтів відповідно. На самих гвинтах напруження під-

вищуються незначно — до 56,9 МПа.

Було цікаво відзначити, що у випадку остеосинтезу 

фрагмента заднього краю западини двома гвинтами 

виникала картина розподілу напружень у моделі, яка 

наведена на рис. 8.

Таким чином, нами було доведено, що остеосинтез 

фрагмента двома гвинтами дозволяє знизити рівень на-

пружень на верхньому краю кульшової западини до рів-

ня моделі з ендопротезуванням неушкодженої кульшо-

вої западини — 31,3 та 27,5 МПа на передній та задній 

частині відповідно. Напруження в середині медіальної 

стінки кульшової западини мають незначну тенден-

цію до зниження: 18,4 МПа в середині, 4,5 та 4,8 МПа 

уздовж ліній поперечного перелому та заднього краю 

відповідно. На самому кістковому фрагменті кульшо-

вої западини напруження знижуються до 1,9 МПа, що 

можна вважати позитивним фактором для зрощення 

перелому. Навколо гвинтів, що фіксують чашку ендо-

протеза, спостерігається значне зниження рівня напру-

жень до 2,5 МПа навколо заднього гвинта та незначне 

зниження до 7,1 МПа навколо переднього, але на самих 

гвинтах рівень напружень падає практично вдвічі — до 

35,6 МПа. Максимальний же рівень напружень визна-

чається на гвинтах, що фіксують фрагмент заднього 

краю, де вони сягають позначки 209,0 МПа.

Нами було зроблено припущення, що додатковий 

елемент остеосинтезу кульшової западини у вигляді 

накісткової пластини також змінює напружено-дефор-

мований стан моделі кульшового суглоба. Розглянути 

картину розподілу напружень в моделі дозволяє рис. 9.

Використання накісткової пластини для остеосин-

тезу кульшової западини веде до перерозподілу напру-

жень в першу чергу у верхній частині западини, а саме 

до зниження в її задній частині до 23,5 МПа та під-

вищення в передній до 35,3 МПа. У середній частині 

кульшової западини напруження знижується незначно 

та визначається на рівні 17,5 МПа. Вздовж ліній пере-

лому зміни ще менш суттєві — 4,8 МПа вздовж лінії 

поперечного перелому западини та 4,3 МПа вздовж 

лінії перелому заднього краю. На рівень напружень на 

самому фрагменті наявність накісткової пластини не 

впливає. Що стосується зон навколо гвинтів, які фік-

сують чашку ендопротеза, то слід відзначити невелич-

ке підвищення напружень до 7,7 МПа на передньому 

гвинті, на задньому величина напружень залишаєть-

ся на рівні попередньої моделі — 2,5 МПа. На самих 

гвинтах напруження зростають порівняно з попере-

дньою моделлю, але не досягають відмітки моделі з 

неушкодженою кульшовою западиною, зупиняючись 

на позначці 43,9 МПа. На гвинтах, що фіксують кіст-

ковий фрагмент, напруження визначаються на рівні 

213,7 МПа, а на гвинтах, які фіксують накісткову плас-

тину, — 41,6 МПа.

Дані про величини напружень у контрольних точках 

моделей кульшового суглоба при його ендопротезу-

ванні в умовах перелому дна кульшової западини на-

ведені у табл. 2.
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Для більш наочного порівняння величин напружень 

у контрольних точках на кісткових елементах моде-

лей кульшового суглоба при його ендопротезуванні в 

умовах наявності перелому кульшової западини типу 

62-B1.3 за класифікацією АO/ASIF була побудована 

діаграма, наведена на рис. 10.

З наведеної діаграми видно, що наявність пере-

лому кульшової западини призводить до підвищен-

ня рівня напружень практично в усіх контрольних 

точках моделі, за винятком кісткового фрагмента. 

Найбільше зростання напружень відбувається в се-

редині кульшової западини. Доволі наочно виглядає 

припущення, що використання засобів остеосинтезу 

дозволяє знизити рівень напружень у кісткових еле-

ментах моделі.

Діаграма, наведена на рис. 11, дозволяє здійсни-

ти наочне порівняння величин напружень у фіксу-

ючих елементах моделей кульшового суглоба при 

його ендопротезуванні за умов наявності перелому 

кульшової западини типу 62-B1.3 за класифікацією 

АO/ASIF.

Ця діаграма наочно та вірогідно доводить той факт, 

що використання елементів остеосинтезу дозволяє 

знизити рівень напружень на гвинтах, що фіксують 

чашку ендопротеза. Наявність накісткової пластини 

практично не має впливу на величину напружень на 

гвинтах, які фіксують кістковий фрагмент.

Âèñíîâêè
1. Наявність перелому кульшової западини призво-

дить до підвищення рівня напружень практично в усіх 

контрольних точках моделі, за винятком кісткового 

фрагмента, порівняно з моделлю ендопротезування 

при неушкодженій кульшовій западині.

2. Використання засобів остеосинтезу дозволяє зни-

зити рівень напружень у кісткових елементах моделі, а 

також на гвинтах, які фіксують чашку ендопротеза.

3. Гвинти, що фіксують кістковий фрагмент, зазна-

ють найбільших напружень — вище ніж 200 МПа. До-

датковий остеосинтез накістковою пластиною не має 

впливу на рівень напружень на цих гвинтах.

Конфлікт інтересів. Автори заявляють про відсут-

ність конфлікту інтересів та власної фінансової заці-

кавленості при підготовці даної статті.
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Acetabular fracture type 62-B1.3 (ÀÎ/ASIF). 
Stress-strain state of the endoprosthesis-pelvis system (part one)

Abstract. Background. Primary arthroplasty in the presence of 

an acetabular fracture requires the use of additional methods and 

means of osteosynthesis for stable installation of the acetabu-

lar component. The selection of endoprosthesis components and 

their combination with means for stabilization of bone fragments 

should be carried out on the basis of scientifically justified theoreti-

cal principles. Goal: to investigate the changes in stress values in 

the hip joint model during its arthroplasty for 62-B1.3 acetabular 

fracture according to the AO/ASIF classification using modern op-

tions for osteosynthesis of pelvic bones. Materials and me thods. 
A finite-element model of a human pelvic girdle with femurs in a 

transverse acetabuluar fracture AO/ASIF type 62-B1.3 was devel-

oped. Four types of arthroplasties of the left hip joint were mod-

eled: type 1 — without a fracture (controls); type 2 — without 

means for osteosynthesis of fragments; type 3 — with fixation of 

a fragment of the posterior acetabular wall using two screws; type 

4 — with fixation of a fragment of the posterior acetabular wall us-

ing two screws and a bone plate. Results. Osteosynthesis of a frag-

ment with two screws allows reducing the stress level on the upper 

edge of the acetabulum to that in the model of arthroplasty for the 

intact acetabulum — 31.3 and 27.5 MPa on the anterior and pos-

terior parts, respectively. The stresses in the middle of the medial 

acetabular wall have a slight tendency to decrease: 18.4 MPa in the 

middle, 4.5 and 4.8 MPa — along the lines of the transverse fracture 

and the posterior edge, respectively. On the bone fragment of the 

acetabulum, the stresses decrease to 1.9 MPa. Around the screws 

fixing the endoprosthesis cup, there is a significant decrease in the 

stress level to 2.5 MPa around the back screw, and a slight decrease 

to 7.1 MPa around the front screw, but on the screws themselves, 

the stress level drops practically by half — to 35.6 MPa. The maxi-

mum stress level of 209.0 MPa is determined on the screws fixing 

the fragment of the posterior edge. The use of a bone plate leads to 

a decrease in its posterior part to 23.5 MPa and an increase in the 

anterior part to 35.3 MPa. In the middle part of the acetabulum, 

the stress level decreases slightly, and is determined at the level of 

17.5 MPa. Along the fracture lines, the changes are even less sig-

nificant: 4.8 MPa along the line of the transverse fracture of the 

socket and 4.3 MPa — along the line of the posterior edge fracture. 

The presence of a bone plate does not affect the stress level on the 

fragment itself. The stresses on the screws increase to 43.9 MPa. 

On the screws that fix the bone fragment, the stress is determined 

at the level of 213.7 MPa, and on the screws that fix a bone plate — 

41.6 MPa. Conclusions. The presence of an acetabuluar fracture 

leads to an increase in the stress level in almost all control points 

of the model, except for the bone fragment, as compared to the 

arthroplasty model with an intact acetabulum. The use of osteosyn-

thesis means allows reducing the stress level in the bone elements of 

the model, as well as on the screws that fix the cup of the endopros-

thesis. The screws that fix the bone fragment will experience the 

greatest stresses, above 200 MPa. Additional osteosynthesis with a 

bone plate has no effect on the stress level in these screws.

Keywords: acetabulum; fracture; arthroplasty; osteosynthesis
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íà íèæí³õ ê³íö³âêàõ

Резюме. Актуальність. Розробка чіткого алгоритму дозування місцевого анестетика при проведенні спі-
нальної анестезії під час операцій на нижніх кінцівках є актуальним питанням, навіть після століття вико-
ристання цього методу знеболювання. Мета дослідження: підвищити ефективність та безпеку спінальної 
анестезії під час оперативних втручань на нижніх кінцівках у пацієнтів ортопедичного та травматологічного 
профілю шляхом розробки алгоритму дозування місцевого анестетика. Матеріали та методи. Проведе-
не дослідження ґрунтується на аналізі методик білатеральної спінальної анестезії у 75 хворих І–ІІ ступеня 
операційного ризику за ASA під час ортопедо-травматологічних операцій на нижніх кінцівках, розділених 
на 3 групи. Спінальна анестезія виконувалася спінальною формою 0,5% бупівакаїну, із розробленим нами 
алгоритмом дозування анестетика відповідно до зросту пацієнта у групі 3 та стандартним рекомендова-
ним дозуванням у групі 1 (пацієнти низького зросту) і групі 2 (зріст пацієнтів > 180 см). Результати. При дослі-
дженні показників гемодинаміки під час оперативного втручання було встановлено, що частота серцевих 
скорочень (ЧСС) у хворих до початку операції становила: в 1-й групі 73 ± 8 уд/хв, у 2-й групі 78 ± 6 уд/хв, 
у 3-й групі 79,32 ± 14,47 уд/хв. Через 30 хв після введення анестетика ЧСС становила: у 1-й групі 68 ± 5 уд/хв, 
у 2-й групі 79 ± 7 уд/хв, у 3-й групі 71,56 ± 14,14 уд/хв. Через 3 год після введення анестетика ЧСС становила: 
в 1-й групі 71 ± 9 уд/хв, у 2-й групі 84 ± 9 уд/хв, у 3-й групі 71,280 ± 9,002 уд/хв. Дані систолічного артеріального 
тиску (САТ) у хворих до початку операції були такі: у 1-й групі 139,6 ± 12,3 мм рт.ст., у 2-й групі 136,0 ± 9,6 мм 
рт.ст., у 3-й групі 138,40 ± 16,18 мм рт.ст. Протягом оперативного втручання показники артеріального тиску в 
1-й групі становили: через 30 хв після введення анестетика — 113,0 ± 7,1 мм рт.ст., через 3 год після введення 
анестетика — 122 ± 14 мм рт.ст.; у 2-й групі ці показники були 138,0 ± 10,2 мм рт.ст. та 141,0 ± 12,5 мм рт.ст. 
відповідно; у 3-й групі вони становили 102,48 ± 13,47 мм рт.ст. і 118,2 ± 10,0 мм рт.ст. відповідно. Середня три-
валість сенсорного блока у пацієнтів 1-ї групи становила 182,5 ± 17,2 хв, моторного блока — 130,0 ± 24,8 хв; у 
пацієнтів 2-ї групи сенсорний блок тривав 70,6 ± 13,1 хв, а моторний блок — 23,3 ± 6,7 хв; у пацієнтів 3-ї групи 
тривалість сенсорного блока становила 252,20 ± 74,32 хв, моторного блока — 198,2 ± 59,0 хв. Висновки: 
1. Застосування малих доз гіпербаричного бупівакаїну не порушує гемодинамічних показників, але погір-
шує якість і зменшує тривалість анестезії у пацієнтів високого зросту. 2. Частота виникнення ускладнень під 
час проведення спінальної анестезії не зростає при збільшенні об’єму місцевого анестетика у пацієнтів 
високого зросту. 3. Підбір градаційної дози дозволяє більш прогнозовано та якісно застосовувати спіналь-
ну анестезію під час ортопедо-травматологічних операцій.
Ключові слова: спінальна анестезія; місцевий анестетик

Âñòóï
Спінальна анестезія є найпоширенішою методикою 

знеболювання оперативних втручань на нижніх кінців-

ках. На сучасному етапі розвитку медицини для її про-

ведення використовують здебільшого амідні місцеві 

анестетики: лідокаїн, бупівакаїн, ропівакаїн, левобупі-

вакаїн. Введення цих препаратів у субарахноїдальний 

простір викликає стійку температурну, моторну та сен-

сорну блокаду іннервації корінців спинного мозку, але 

також може призводити до низки серцево-судинних та 
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неврологічних побічних реакцій, що, як правило, ніве-

люються різноманітними удосконаленнями методики 

проведення спінальної анестезії та зниженням об’єму 

використаного місцевого анестетика. Проте останнє 

викликає зменшення кількості блокованих сегмен-

тів і тривалості анестезії, що в подальшому призведе 

до необхідності додаткового використання внутріш-

ньовенного знеболювання та седації під час операції, 

а також наростання больового синдрому відразу після 

оперативного втручання. 

На сьогодні існують різні схеми підбору дози гіперба-

ричного бупівакаїну для проведення спінальної анесте-

зії. Так, є рекомендації дозувати анестетик залежно від 

місця оперативного втручання: 8–10 мг для операцій на 

нижньому поверсі черевної порожнини Тh10; 12–20 мг 

для операцій на верхньому поверсі черевної порожнини 

Тh4 [1, 2]. Інша методика визначення дози гіпербарич-

ного бупівакаїну рекомендує масу тіла множити на кое-

фіцієнт 0,12 мг/кг. Також є метод вимірювання окруж-

ності живота на 2 см від вище пупка сидячи, за базові 

показники приймають 100 см з дозою 10 мг. Після вимі-

рювання визначають коефіцієнт зниження дози: якщо 

показник до 100 см, то коефіцієнт становить 1; якщо 

показник 100–110 см, то коефіцієнт буде 0,8; якщо по-

казник більше ніж 110 см, то коефіцієнт 0,7. Отриманий 

коефіцієнт множиться на базовий показник 2,0 мл 0,5% 

гіпербаричного бупівакаїну [3]. Відомий також метод 

дозування анестетика за зростом пацієнта. За базовий 

показник приймають зріст 165 см з дозою анестетика 

7,5 мг для досягнення рівня Тh10; 9 мг для досягнення 

рівня Тh8; 10,5 мг для досягнення рівня Тh6. На кожні 

15 см вище або нижче ніж 165 см відповідно додається 

або віднімається 1,5 мг анестетика [4].

У своєму дослідженні ми розробили власну схему 

дозування місцевого анестетика для забезпечення до-

статнього рівня знеболювання та тривалості анестезії, 

не підвищуючи ризиків розвитку ускладнень спіналь-

ної анестезії та розвитку побічних реакцій. Як основа 

для підбору дози використана зміна об’єму ліквору в 

дорослих залежно від зросту пацієнта, що було дослі-

джено за допомогою проведення магнітно-резонансної 

томографії на здорових добровольцях John T. Sullivan, 

Sharon Grouper та ін. [5] і в дослідженні Young-Eun 

Jang, Joon-Hee Lee та ін. [6]. При цьому вплив індексу 

маси тіла, статі та віку на об’єм спинномозкової рідини 

заперечується Quinn H. Hogan, Robert Prost та ін. [7]. 

Дослідження на 77 добровольцях показали, що об’єм 

ліквору пацієнта прямо пропорційний зросту дослі-

джуваного, а це, на нашу думку, може впливати на зни-

ження концентрації анестетика у пацієнтів високого 

зросту. 

У дослідженнях D. Enk [8] та M.G. Serpell [9] вивча-

лася залежність впливу швидкості введення анестетика 

на рівень розвитку анестезії і ефективність малої дози 

анестетика у поєднанні з низькою швидкістю введен-

ня. Однак інші дослідники (A. Casati [10]) заперечували 

ефективність повільного введення анестетика, але від-

значали вплив об’єму анестетика на його концентра-

цію у лікворі пацієнта.

Для профілактики розвитку ранніх ускладнень спі-

нальної анестезії (артеріальна гіпотензія та брадикар-

дія) більшість авторів рекомендують застосовувати 

селективну унілатеральну спінальну анестезію у поєд-

нанні зі зменшеними дозами анестетика [11]. Але в разі 

необхідності використання білатерального блока та 

довготривалого оперативного втручання ці методики 

втрачають свою актуальність.

Мета дослідження: підвищити ефективність і без-

пеку спінальної анестезії під час оперативних втру-

чань на нижніх кінцівках у пацієнтів ортопедично-

го та травматологічного профілю шляхом розробки 

удосконаленого алгоритму дозування місцевого 

анестетика.

Ìàòåð³àëè òà ìåòîäè
Проведене дослідження ґрунтується на аналізі мето-

дик білатеральної спінальної анестезії у 75 хворих І–ІІ 

ступеня операційного ризику за ASA під час ортопедо-

травматологічних операцій на нижніх кінцівках. У до-

слідження були включені пацієнти травматологічного 

відділення Науково-дослідного інституту реабілітації 

осіб з інвалідністю у м. Вінниці в період з 1 вересня 

2019 року до 1 вересня 2022 року. Спінальна анестезія 

проводилася при наступних оперативних втручаннях: 

реампутація кукси; протезування кульшового суглоба; 

металоостеосинтез; артроскопія колінного суглоба; 

видалення хондроми колінного суглоба та корекція 

hallux valgus.

Критеріями включення у дослідження були:

— Згода пацієнта на участь у дослідженні.

— Проведення спінальної анестезії під час хірургіч-

ного втручання.

— Вік пацієнта від 18 до 69 років.

— Анестезіологічний ризик за ASA І–ІІ ступеня.

Критеріями невключення до групи дослідження 

були:

— Проведення оперативних втручань у хворих з іше-

мією та некрозом тканин нижніх кінцівок.

— Наявність супутньої патології в стадії декомпен-

сації (ризик за ASA ІІІ та більше).

— Вік старше ніж 70 років.

— Відсутність згоди пацієнта на включення у дослі-

дження.

— Наявність надмірного ожиріння та вагітності.

Всі пацієнти були поділені на 3 групи дослідження.

У групі 1 пацієнтам зі зростом менше ніж 160 см була 

проведена білатеральна спінальна анестезія з уведен-

ням у субарахноїдальний простір 0,5% гіпербаричного 

бупівакаїну в дозі 10 мг. До групи увійшло 23 хворі (19 

жінок та 4 чоловіки). Середній вік пацієнтів становив 

41 ± 13 р. Індекс маси тіла у групі становив 27,00 ± 6,12. 

Середня тривалість оперативного втручання була 

119,39 ± 61,02 хв.

У групі 2 пацієнтам зі зростом більше ніж 180 см 

була проведена білатеральна спінальна анестезія з 

уведенням в субарахноїдальний простір 0,5% гіперба-

ричного бупівакаїну в дозі 10 мг. До групи увійшло 27 

хворих (5 жінок та 22 чоловіки). Середній вік пацієнтів 
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становив 37 ± 11 р. Індекс маси тіла у групі становив 

25,00 ± 5,37. Середня тривалість оперативного втру-

чання була 129,53 ± 72,10 хв.

У групі 3 проводилася білатеральна спінальна анес-

тезія з дозою анестетика, розрахованою відповідно до 

зросту пацієнта. До групи увійшло 25 хворих (18 чо-

ловіків та 7 жінок). Середній вік пацієнтів становив 

43 ± 16 р. Індекс маси тіла у групі становив 29,00 ± 

± 7,21. Середня тривалість оперативного втручання 

була 126,44 ± 67,05 хв. Доза анестетика, використана 

для 3-ї групи, наведена у табл. 1.

У всіх групах субарахноїдальна анестезія прово-

дилася розчином 0,5% гіпербаричного бупівакаїну. 

Для пункції використовували спінальні голки типу 

Квінке, калібру 25G. Спінальна анестезія викону-

валася пацієнту лежачи в боковому положенні сере-

динним доступом. Пункцію субарахноїдального 

простору проводили на рівні L3–L4. Потрапляння 

голки підтверджувалося вільним витіканням лік-

вору, після чого вводили анестетик за 60 секунд у 

дозі, визначеній залежно від зросту пацієнта. Від-

разу після введення місцевого анестетика пацієнта 

повертали на спину в горизонтальне положення на 

15 хвилин. 

Під час дослідження виконано оцінку дозозалеж-

ності використаного місцевого анестетика — його 

впливу на тривалість моторного та сенсорного блока, 

рівень виникнення сенсорного блока за сенсорними 

дерматомами, потребу в опіатах, симпатоміметиках 

і М-холіноблокаторах, об’єм інфузійної терапії, час-

тоту виникнення побічних реакцій та ускладнень. 

Для оцінки сенсорного блока використовували тест 

pin prick (відсутність больової чутливості шкіри при 

подразненні кінчиком голки) за сенсорними дер-

матомами. Моторну блокаду визначали за шкалою 

Ф.Р. Бромейджа: 0 — вільні рухи у кульшовому, колін-

ному та гомілковостопному суглобах; 1 — наявність 

рухів у колінному та гомілковостопному суглобах; 

2 — вільний рух лише у гомілковостопному суглобі; 

3 — відсутність рухів у всіх суглобах нижніх кінцівок. 

Рівень післяопераційного болю визначали за 10-баль-

ною ВАШ, у якій 0 балів — відсутність болю, 10 ба-

лів — нестерпний біль.

Для визначення частоти серцево-судинних усклад-

нень проводили вимірювання систолічного артері-

ального тиску (САТ) та частоти серцевих скорочень 

(ЧСС). Вимірювання показників здійснювалося за 

допомогою моніторинга пацієнта до оперативного 

втручання, через 5, 30 хв, 1, 2, 3, 5, 7 і 9 год. Лабо-

раторні методи діагностики застосовувалися з метою 

визначення зміни основного метаболізму й гормо-

нального фону при виникненні больового синдрому 

у пацієнтів та впливу дози місцевого анестетика на 

швидкість і рівень зміни цих показників. Визначали 

глюкозу крові, лактат крові та кортизол крові, дослі-

дження яких проводилося за стандартною методикою 

до оперативного втручання, через 3, 5 і 7 год після по-

чатку анестезії.

Ðåçóëüòàòè òà îáãîâîðåííÿ
При дослідженні показників гемодинаміки під час 

оперативного втручання було встановлено, що ЧСС у 

хворих до початку операції становила: в 1-й групі 73 ± 

± 8 уд/хв, у 2-й групі 78 ± 6 уд/хв, у 3-й групі 79,32 ± 

± 14,47 уд/хв. Через 30 хв після введення анестетика 

ЧСС становила: у 1-й групі 68 ± 5 уд/хв, у 2-й групі 

79 ± 7 уд/хв, у 3-й групі 71,56 ± 14,14 уд/хв. Через 3 год 

після введення анестетика ЧСС становила: в 1-й групі 

71 ± 9 уд/хв, у 2-й групі 84 ± 9 уд/хв, у 3-й групі 71,280 ± 

± 9,002 уд/хв. Порівнюючи показники ЧСС у 2-й групі 

дослідження, побачили, що вони не відрізняються від 

початкових. У пацієнтів 1-ї та 3-ї груп відмічалося зни-

ження ЧСС на 30-й хвилині з поступовим подальшим 

підвищенням до вихідного рівня.

Дані систолічного артеріального тиску (САТ) у хво-

рих до початку операції були такі: у 1-й групі 139,6 ± 

± 12,3 мм рт.ст., у 2-й групі 136,0 ± 9,6 мм рт.ст., у 3-й 

групі 138,40 ± 16,18 мм рт.ст. Протягом оперативного 

втручання показники артеріального тиску в 1-й групі 

становили: через 30 хв після введення анестетика — 

Таблиця 1. Доза анестетика, використана 

для проведення білатеральної спінальної 

анестезії

Зріст пацієнта, 
см

Доза 0,5% 
гіпербаричного 

бупівакаїну, мг (мл)

≤ 149 10 (2) 

Від 150 до 159 12,5 (2,5)

Від 160 до 169 15 (3)

Від 170 до 179 17,5 (3,5)

≥ 180 20 (4)

Таблиця 2. Рівень розвитку сенсорної блокади при проведенні спінальної анестезії, осіб (%)

Рівень блокади Група 1 Група 2, Група 3

Th6 0 (0) 0 (0) 1 (4)

Th8 5 (21,7) 1 (3,7) 8 (32)

Th10 7 (30,5) 6 (22,2) 10 (40)

Th12 8 (34,8) 9 (33,3) 5 (20)

L1 3 (13) 11 (40,8) 1 (4)

Разом 23 (100) 27 (100) 25 (100)
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113,0 ± 7,1 мм рт.ст., через 3 год після введення анесте-

тика — 122 ± 14 мм рт.ст.; у 2-й групі ці показники були 

138,0 ± 10,2 мм рт.ст. та 141,0 ± 12,5 мм рт.ст. відповід-

но; у 3-й групі вони становили 102,48 ± 13,47 мм рт.ст. 

і 118,2 ± 10,0 мм рт.ст. відповідно. При оцінці показ-

ників артеріального тиску відмічалося зниження рівня 

САТ на 30-й хвилині після початку спінальної анестезії 

у 1-й та 3-й групах з подальшим поступовим підвищен-

ням під час анестезії до 3-ї години. У 2-й групі знижен-

ня САТ не спостерігалося. 

На 10-й хвилині перебігу спінальної анестезії про-

водилась оцінка розвитку сенсорної блокади за сен-

сорними дерматомами, визначена за допомогою тесту 

pin prick. У табл. 2 наведено рівень розвитку блокади 

у 3 групах. При порівнянні відзначили, що в 1-й гру-

пі найчастіше рівень сенсорної блокади сягав Th12 

(34,8 %), у 2-й групі — L1 (40,8 %), а в 3-й — Th10 

(40 %).

Середня тривалість сенсорного блока у пацієнтів 1-ї 

групи становила 182,5 ± 17,2 хв, моторного блока — 

130,0 ± 24,8 хв; у пацієнтів 2-ї групи сенсорний блок 

тривав 70,6 ± 13,1 хв, а моторний блок — 23,3 ± 6,7 хв; 

у пацієнтів 3-ї групи тривалість сенсорного блока ста-

новила 252,20 ± 74,32 хв, моторного блока — 198,2 ± 

± 59,0 хв.

У дослідженні Ali Bestemi Kepekci та ін. [12] було 

визначено, що рівень сенсорного блока відповідав: 

Th10  — у 46,6 % пацієнтів; Тh8 та Тh12 — у 26,7 % паці-

єнтів; при використанні 3 мл 0,5% розчину бупівакаїну 

хеві — у всіх пацієнтів. В іншому дослідженні Barbara 

Lisowska, Tomasz Wiśniewski [13] на 10-й хвилині піс-

ля введення 19,7 мг маркаїну хеві у 38,9 % пацієнтів, 

включених у дослідження, рівень сенсорної блокади 

сягав Th10; у 27,8 % — Th8; у 8,9 % — Th12. 

Якщо тривалість операції перевищувала тривалість 

сенсорного блока, додатково для знеболювання ми ви-

користовували наркотичний анальгетик — фентаніл 

0,005% розчин внутрішньовенно. Найбільша доза за-

стосування була у 2-й групі — 7,8 ± 0,4 мл; у 1-й групі 

доза становила 0,46 ± 0,05 мл; об’єм застосування фен-

танілу у 3-й групі був 0,24 ± 0,01 мл.

З лабораторних показників глюкози, лактату та кор-

тизолу у 3 групах до операції вірогідних відмінностей 

не було. У 1-й групі спостерігалося значне зростання 

цих показників на 5-й годині після введення анесте-

тика: рівень глюкози становив 5,73 ± 1,60 ммоль/л, 

лактату — 5,67 ± 1,30 ммоль/л, кортизолу — 14,64 ± 

± 2,70 мкг/дл. У 2-й групі найбільше зростання лабо-

раторних показників спостерігалося на 3-й годині піс-

ля введення анестетика: показник глюкози становив 

6,58 ± 1,90 ммоль/л, лактату — 6,71 ± 1,70 ммоль/л, 

кортизолу — 16,49 ± 2,30 мкг/дл. У 3-й групі макси-

мальне зростання цих показників відмічалося на 5-й 

годині після введення анестетика, коли рівень глю-

кози становив 5,22 ± 0,30 ммоль/л, лактату — 5,0 ± 

± 1,2 ммоль/л, кортизолу — 13,88 ± 1,90 мкг/дл. При 

порівнянні відзначили, що наростання лабораторних 

показників було найменшим у 3-й групі, а найбільшим 

у 2-й групі дослідження.

Результати лабораторних показників свідчили про 

підвищення рівня глюкози, лактату та кортизолу при 

розвитку больового синдрому під час оперативного 

втручання чи після нього, що відповідало результа-

там проведеного дослідження Snezana B. Milosavljevic, 

Aleksandar P. Pavlovic та співавторів [14].

При виникненні періопераційної гіпотонії та бради-

кардії використовувалися додаткові медикаменти для 

стабілізації стану хворого. Так, при зниженні САТ мен-

ше ніж 80 мм рт.ст. додатково використовували вве-

дення симпатоміметика — мезатону (Phenylephrine). 

Об’єм його застосування у 3-й групі становив 0,092 ± 

± 0,016 мл, в інших групах показання до використання 

препарату не було.

При розвитку брадикардії (ЧСС ˂ 50 уд/хв) ви-

користовували внутрішньовенне введення атропіну 

сульфату (Atropine). Об’єм застосування його у 3-й 

групі становив 0,160 ± 0,031 мл, в інших групах до-

слідження показання до використання препарату не 

було. За літературними даними, частота гіпотензії та 

брадикардії під час проведення спінальної анестезії 

не зростає зі збільшенням дози анестетика у пацієнтів 

вищого зросту порівняно зі стандартною дозою анес-

тетика [15]. 

Інфузійна терапія проведена під час оперативного 

втручання з метою заміщення ОЦК для відновлен-

ня співвідношення з об’ємом судинного русла у дозі 

20 мл/кг маси тіла зі збільшенням об’єму до 30–40 мл/кг 

при розвитку вираженої гіпотонії. Об’єм інфузії кри-

сталоїдів під час знеболювання у 3-й групі становив 

2042,0 ± 63,9 мл; у 1-й групі — 1634,0 ± 47,3 мл; у 2-й 

групі — 1195,0 ± 29,3 мл.

Жодного випадку проявів «високого блока» у паці-

єнтів 3 груп не було.

Статистичну обробку даних проводили з викорис-

танням методів варіаційної та описової статистики за 

допомогою стандартного пакета статистичного роз-

рахунку Statistica 12.5 на персональному комп’ютері. 

Для порівняння контрольних величин з даними, отри-

маними під час дослідження, застосовували зворотний 

розподіл Стьюдента (P). При всіх порівняннях роз-

біжності в отриманих результатах були вірогідними, 

оскільки P ˂ 0,05.

Âèñíîâêè
1. Застосування малих доз гіпербаричного бупіва-

каїну не порушує гемодинамічних показників, але по-

гіршує якість і зменшує тривалість анестезії у пацієнтів 

високого зросту.

2. Частота виникнення ускладнень під час проведен-

ня спінальної анестезії не зростає при збільшенні об’єму 

місцевого анестетика у пацієнтів високого зросту.

3. Підбір градаційної дози дозволяє більш прогно-

зовано та якісно застосовувати спінальну анестезію під 

час ортопедо-травматологічних операцій.

Конфлікт інтересів. Автори заявляють про відсут-

ність конфлікту інтересів та власної фінансової заці-

кавленості при підготовці даної статті.
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Graded dosing of local anesthetic for spinal anesthesia during orthopedic and traumatological 
operations on the lower extremities

Abstract. Background. The development of a clear dosage algo-
rithm for local anesthetics in spinal anesthesia during surgeries on 
the lower extremities is an urgent issue, even after a century of using 
this method of analgesia. The aim of our study is to improve the effi-
ciency and safety of spinal anesthesia during lower extremity surgery 
in orthopedic and trauma patients by developing a local anesthetic 
dosage algorithm. Materials and methods. The conducted study is 
based on the analysis of the methods for bilateral spinal anesthesia 
in 75 patients with ASA class I–II during orthopedic and trauma-
tological operations on the lower extremities who were divided into 
3 groups. Spinal anesthesia was performed with 0.5% bupivacaine 
using the anesthetic dosage algorithm developed by us depending on 
the height of patients in group 3 and on the standard recommend-
ed dosage in groups 1 (patients with short stature) and 2 (patients’ 
height ˃ 180 cm). Results. The study of hemodynamic indicators 
during surgery revealed that heart rate of patients in group 1 before 
the operation was 73 ± 8 beats/min; in group 2, 78 ± 6 beats/min; 
in group 3, 79.32 ± 14.47 beats/min. Thirty minutes after the injec-
tion of an anesthetic, the heart rate in group 1 was 68 ± 5 beats/min, 
3 hours after, 71 ± 9 beats/min. In group 2, these parameters were 

79 ± 7 and 84 ± 9 beats/min, respectively; in group 3 — 71.56 ± 
± 14.14 and 71.280 ± 9.002 beats/min. Systolic blood pressure before 
the start of the operation was 139.6 ± 12.3 mmHg in group 1; 136.0 ± 
± 9.6 mmHg in group 2; 138.40 ± 16.18 mmHg in group 3. During 
the surgical intervention, blood pressure 30 minutes after the intro-
duction of an anesthetic in group 1 was 113.0 ± 7.1 mmHg, 3 hours 
after, 122 ± 14 mmHg; in group 2, these parameters were 138.0 ± 
± 10.2 and 141.0 ± 12.5 mmHg, respectively; in group 3 — 102.48 ± 
± 13.47 and 118.2 ± 10.0 mmHg. The average duration of the sensory 
block in patients of group 1 was 182.5 ± 17.2 min, of the motor block, 
130.0 ± 24.8 min, in group 2, 70.6 ± 13.1 and 23.3 ± 6.7 min, respec-
tively, and in group 3, 252.20 ± 74.32 and 198.2 ± 59.0 min. Conclu-
sions. 1. The use of small doses of hyperbaric bupivacaine does not 
affect hemodynamic parameters, but reduces the quality and dura-
tion of anesthesia in tall patients. 2. The frequency of complications 
during spinal anesthesia does not increase with an increase in the 
volume of local anesthetic in tall patients. 3. Selection of graded dos-
ing allows for more predictable and qualitative application of spinal 
anesthesia during orthopedic and traumatological operations.
Keywords: spinal anesthesia; local anesthetic
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Півень Ю.М., Ляховський В.І.
Полтавський державний медичний університет, м. Полтава, Україна 

Âèá³ð ìåòîäó õ³ðóðã³÷íîãî ë³êóâàííÿ 
ïðè áàãàòîôðàãìåíòàðíèõ ïåðåëîìàõ 

ç óðàõóâàííÿì ïîðóøåííÿ êðîâîçàáåçïå÷åííÿ 
ïðîêñèìàëüíîãî â³ää³ëó ïëå÷îâî¿ ê³ñòêè 

Резюме. У статті викладено аналіз результатів лікування багатофрагментарних переломів проксимального 
відділу плечової кістки у 65 хворих, які розділені на 3 групи: 1-ша — 33 травмовані, оперовані з використан-
ням LCP + трансосальний остеосинтез; 2-га — 11 пацієнтів, яким проведене протезування; 3-тя (контроль-
на) — 21 пацієнт, остеосинтез лише з використанням LCP. З урахуванням ступеня пошкодження кісткової 
структури, кровозабезпечення ураженого сегмента в передопераційній підготовці рекомендовано виби-
рати метод хірургічного втручання — остеосинтез лише з використанням LCP, комбінований остеосинтез 
(трансосальний + LCP) або ендопротезування (анатомічне чи реверсивне). Комплексний підхід до лікуван-
ня цієї групи травмованих дає можливість поліпшити результати лікування хворих, запобігти розвитку авас-
кулярного некрозу головки плечової кістки, відновити об’єм рухів у плечовому суглобі, зменшити розвиток 
посттравматичного артрозу плечового суглоба, зменшити строки непрацездатності пацієнтів, знизити від-
соток їх інвалідності.
Ключові слова: проксимальний відділ плеча, багатофрагментарний перелом, кровозабезпечення, хірур-
гічне лікування, результат

Умовні скорочення: МРТ — магнітно-резонансна 

томографія; МСКТ — мультиспіральна комп’ютерна 

томографія; УЗД — ультразвукове дослідження; LCP 

(locking compression plate) — пластина з блокуючими та 

компресуючими отворами.

Вступ
Міць проксимального відділу плеча, багатовектор-

ність рухів у плечовому суглобі від стрімкого до над-

звичайно точного є складовими нормального функціо-

нування верхньої кінцівки. Соціальне, побутове життя 

людини, її продуктивність, її праця прямо пропорцій-

но залежать від повноцінного безболісного об’єму ру-

хів у плечовому суглобі.

Лікування багатофрагментарних переломів та пере-

ломовивихів проксимального відділу плечової кістки, 

які відносять до внутрішньосуглобових, становить одну 

з головних проблем для ортопеда-травматолога. Діа-

гностика ушкодження сегмента (на жаль, на сьогодні 

в більшості випадків вона обмежується лише рентгено-

графією (рис. 1)), аналіз його кровозабезпечення (яке 

зовсім не досліджується) після перелому, коморбідних 

станів пацієнта, його вимоги до функціонування кін-

цівки в доопераційному періоді, час між отриманням 

травми та застосуванням правильно вибраного методу 

остеосинтезу — все це є основними складовими для 

отримання найкращих результатів у віддаленому піс-

ляопераційному періоді.

Багатофакторний аналіз перелому (анатомія, біо-

механіка, співвідношення в проксимальному відділі 

плеча, необхідність відновлення пошкодження сухо-

жильно-капсульного апарату, технічні навики ортопе-

да-травматолога) при визначенні методу оперативного 

втручання стає точкою вибору: стандартний остеосин-

тез з використанням лише LCP, комбінований (тран-

сосальний остеосинтез + LCP) чи ендопротезування 
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Рисунок 1 Рисунок 2

(анатомічне чи реверсивне)? Усе це далеко не кожний 

спеціаліст може провести при лікуванні хворих з цим 

типом переломів. Звідси і випливає такий високий від-

соток негативних результатів у віддаленому післяопе-

раційному періоді. 

Àêòóàëüí³ñòü
Від 13 до 16 % від усіх переломів проксимальної час-

тини плечової кістки становлять багатофрагментарні 

переломи та переломовивихи, із них 30 % — у пацієнтів 

працездатного віку [9]. Пацієнти з чотирифрагментар-

ними переломами, особливо з чотирифрагментарними 

переломовивихами, становлять найбільшу групу хворих 

із негативними результатами лікування методом стан-

дартного остеосинтезу (з використанням лише LCP).

Ушкодження фрагментами огинаючої артерії та її 

інтраосальних анастомозів призводить до розвитку 

аваскулярного некрозу (від 21 % випадків при чотири-

фрагментарних переломах до 75 % — при чотирифраг-

ментарних переломовивихах проксимального відділу 

плечової кістки) [5, 8]. Наслідком недооцінки цього 

типу ушкодження в передопераційній підготовці па-

цієнта стає розвиток у віддаленому післяопераційному 

періоді деформацій проксимального відділу плечової 

кістки, порушення рухів у плечовому суглобі з вира-

женим больовим синдромом, що змінює стиль життя 

пацієнта, призводить до його непрацездатності та інва-

лідності. Вищенаведене справляє значний негативний 

вплив на якість життя хворого, а також унеможливлює 

його функціонування як повноцінної частини суспіль-

ства.

Значна кількість досліджень і їх результатів з ліку-

вання цієї категорії переломів обмежується лише від-

новленням кісткової структури і не дає конкретної 

відповіді у виборі методу оперативного втручання: ре-

конструктивного остеосинтезу [1–4, 10] чи ендопроте-

зування [7, 9].

Значна кількість методів остеосинтезу із викорис-

танням різних типів фіксаторів має як свої переваги, 

так і недоліки. Жоден із них не може бути використа-

ний самостійно як універсальний протокол лікування 

цього типу переломів.

Ендопротезування (анатомічне чи реверсивне) оби-

рається індивідуально, з огляду на вік пацієнта, стан 

його скелета та сухожильно-капсульного апарату. Про-

те в подальшому хворі потребують репротезування, що 

також не робить цей метод превалюючим.

Мета роботи. Поліпшення результатів лікування 

хворих із багатофрагментарними переломами про-

ксимального відділу плечової кістки шляхом вдоско-

налення стандартів передопераційної діагностики 

ступеня ураження сегмента, особливо кровозабез-

печення головки плечової кістки, з метою оцінки 

розвитку можливих післяопераційних ускладнень. 

Цим самим запобігти розвитку аваскулярного некро-

зу головки плечової кістки, відновити об’єм рухів у 

плечовому суглобі, зменшити розвиток посттравма-

тичного артрозу плечового суглоба, зменшити стро-

ки непрацездатності пацієнтів, знизити відсоток їх 

інвалідності.

Ìàòåð³àëè òà ìåòîäè
Проведено аналіз доопераційної підготовки, методу 

остеосинтезу, ранніх (1 місяць) та відділених (2 роки) 

результатів лікування 65 пацієнтів з багатофрагмен-

тарним переломом проксимального відділу плечової 

кістки (51 хворий з чотирифрагментарним переломом, 

14 хворих з чотирифрагментарним переломовивихом) 

починаючи з 2008 року і до сьогодні. У всіх пацієнтів 

був діастаз між уламками більше ніж 1 см, ротаційний 

компонент більше ніж 45°. Пошкодження ротаційної 

манжети плеча виявлено доопераційно (УЗД, у деяких 

випадках МРТ (рис. 2) плечового суглоба) та підтвер-

джено інтраопераційно у 90 % випадків. 
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Вік пацієнтів від 39 до 84 років (середній вік 61,5 

року). Чоловіків було 28, жінок — 37. 

Під час передопераційної підготовки проводили 

комп’ютерну томографію з 3D-реконструкцією та в де-

яких пацієнтів з ангіографією (рис. 3) для отримання 

повного уявлення щодо розташування уламків та про-

гнозування можливого розвитку аваскулярного некро-

зу головки плечової кістки. 

Хворі розділені на 3 групи: 1-ша — оперовані з вико-

ристанням LCP + трансосальний остеосинтез; 2-га —

проведено протезування; 3-тя (контрольна) — остео-

синтез лише з використанням LCP. 

Доступ до проксимального відділу плеча стандарт-

ний дельтопекторальний або передньолатеральний 

(трансдельтоїдний, якому віддаємо перевагу).

1-ша група. 33 пацієнти оперовані за авторським 

2-етапним методом остеосинтезу [4]: 1-й етап — від-

новлення конгруентності суглобових поверхонь; досяг-

нення динамічної стабільності проксимального відділу 

плеча шляхом трансосальної фіксації уламків: головка 

плечової кістки — великий горбик — малий горбик — 

діафіз плечової кістки та відновлення цілісності сухо-

жильно-капсульного апарату плечового суглоба, його 

реінсерція, ушивання дефектів з використанням якір-

них фіксаторів (еластична фіксація); 2-й — накістко-

вий остеосинтез LCP (жорстка фіксація) (рис. 4). 

2-га група. 11 хворих, яким виконано ендопроте-

зування плечового суглоба. Оскільки всі постраждалі 

були старшої вікової групи і мали проблему із пошко-

дженням ротаційної манжети плеча, ми використо-

вували ендопротез із реверсивним типом фіксації 

(рис. 5). 

3-тя група (контрольна). 21 хворий із багатофраг-

ментарними переломами, оперований лише загаль-

ноприйнятим методом накісткового остеосинтезу з 

використанням LCP (рис. 6).

Рану ушивали пошарово з активним дренуванням. 

Фіксація кінцівки м’якою пов’язкою з аксіальною ку-

товою 15° вставкою. 

З першого дня після операції пацієнт розпочинав 

лікувальні фізичні вправи, спрямовані на збережен-

ня пасивних рухів у плечовому суглобі, а також збе-

реження активних рухів у ліктьовому та кистьовому 

суглобах. 

Термін спостереження результатів лікування — від 1 

місяця до 2 років. Шкала Constant-Murley використана 

в післяопераційному періоді для оцінки відновлення 

функції верхньої кінцівки [6].

Рисунок 3

Рисунок 4

а б
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Рисунок 5

Рисунок 6

а б

Ðåçóëüòàòè òà ¿õ îáãîâîðåííÿ
Результати лікування наведені в табл. 1.

Найкращі результати (відмінні та добрі) отримані у 

пацієнтів із протезуванням. 

Добрі результати показала група із застосуванням 

комбінованого остеосинтезу. У хворих з відмінними та 

добрими результатами, у яких використовували ком-

біновану техніку, результати схожі із ендопротезуван-

ням. Проте слід зазначити, що відновлення функції в 

плечовому суглобі у хворих, яким проведено протезу-

вання, відбувалося значно швидше, ніж при остеосин-

тезі, і лише через 6 місяців після операції результати 

вирівнюються, а до року стають ідентичними. 

До негативних результатів цієї групи віднесені: роз-

виток аваскулярного некрозу головки плечової кістки 

(рис. 7); остеолізис фрагментів; нагноєння гематоми; 

міграція металофіксаторів.

Ми вважаємо, що для запобігання розвитку аваску-

лярного некрозу головки плечової кістки у пацієнтів з 

багатофрагментарними переломами проксимального 

відділу плечової кістки в післяопераційному періоді 

необхідно враховувати: а) строки оперативного втру-

а б
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чання після отримання травми, оскільки відбувається 

склерозування як огинаючої артерії, так і її інтраосаль-

них гілок — чим пізніше оперований хворий, тим імо-

вірніший розвиток некрозу; б) максимально можливе 

анатомічне відновлення щільності контакту між улам-

ками, що сприятиме їх зрощенню; в) важливість збере-

ження усіх анатомічних точок прикріплення сухожиль-

но-капсульного апарату плечового суглоба, до складу 

якого входить ротаційна манжета плеча; г) застосуван-

ня адекватного напруженого остеосинтезу. Відновлен-

ня лише цілісності структури плечової кістки призведе 

до можливого аваскулярного некрозу головки плечової 

кістки, а також до невідновлення функцій рухів у пле-

човому суглобі.

Найбільш проблемною за отриманими задовільним 

та незадовільним результатами стала група хворих, у 

яких використовували при остеосинтезі лише LCP. 

Основним незадовільним результатом стала міграція 

уламків, оскільки конструкція пластини не дозволяє 

охопити всю площину фіксації фрагментів. Як наслі-

док — розвиток больового синдрому та порушення 

функції в плечовому суглобі (рис. 8). Усе це ставало 

причиною реостеосинтезу в ранньому післяопера-

ційному періоді, а при розвитку асептичного некрозу 

головки плечової кістки — зміни методу фіксації на 

протезування.

Âèñíîâêè
1. Аналіз порушення кровозабезпечення при ба-

гатофрагментарних переломах проксимального від-

ділу плечової кістки показав важливість такої оцін-

ки в передопераційному періоді для вибору методу 

Таблиця 1. Результати лікування

Результат

1-ша група 
(комбінований 
остеосинтез: 

LCP + трансосальний 
остеосинтез)

2-га група 
(протезування) 

3-тя група, 
контрольна 

(накістковий 
остеосинтез) 

Загалом

Відмінно 6 4 1 11

Добре 12 7 5 24

Задовільно 7 – 9 16

Незадовільно 8 – 6 14

Загалом 33 11 21 65

Рисунок 7 Рисунок 8
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і прогнозування результату лікування цієї групи 

хворих.

2. Використання МСКТ з 3D-реконструкцією, а в 

деяких випадках і з контрастуванням для прогнозуван-

ня порушення кровозабезпечення є обов’язковим ета-

пом передопераційної підготовки пацієнта. УЗД у ре-

альному часі не дає повноцінної оцінки пошкодження 

кровозабезпечення через виражену післятравматичну 

гематому. МРТ є більш доцільним та інформативним 

методом, що дає можливість оцінити стан не тільки 

кісткової структури, але й сухожильно-капсульного 

апарату плечового суглоба.

3. При 1/3 пошкодження головки плечової кістки із 

збереженням ротаційної манжети плеча можливо ви-

користання загальноприйнятого остеосинтезу (LCP).

4. При переломах із пошкодженням головки менше ніж 

1/2 із порушенням цілісності сухожильно-капсульного апа-

рату плечового суглоба можливе застосування комбінова-

ного остеосинтезу (LSP + трансосальний остеосинтез). 

5. При переломах, які супроводжуються пошко-

дженням більше ніж 2/3 головки плечової кістки, слід 

вибирати ендопротезування (анатомічне чи реверсив-

не) залежно від віку пацієнта та стану його кісткової 

структури і ротаційної манжети плеча.

Конфлікт інтересів. Автори заявляють про відсут-

ність конфлікту інтересів та власної фінансової заці-
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Choice of the method of surgical treatment for multifagmentary fractures taking into account disorder 
of the blood supply to the proximal humerus

Abstract. The article presents an analysis of the results of treatment 

for multifragmentary fractures of the proximal humerus in 65 patients, 

who are divided in 3 groups: first — 33 injured people operated using 

locking compression plate (LCP) + transosseous osteosynthesis; sec-

ond — 11 patients who underwent arthroplasty; third (controls) — 21 

people in whom osteosynthesis was performed using only LCP. Based 

on degree of a damage to the bone structure, the blood supply of the 

affected segment in preoperative preparation, it is recommended to 

choose the method of surgical intervention: osteosynthesis using only 

LCP, combined osteosynthesis (transosseous + LCP) or arthroplasty 

(anatomical or reversible). A comprehensive approach to the treat-

ment of this group of patients makes it possible to improve the results 

of treatment, prevent the development of avascular necrosis of the hu-

meral head, restore the range of motions in the shoulder joint, reduce 

the development of post-traumatic arthritis of the shoulder joint, the 

period of disability of patients, and the percentage of their disability.

Keywords: proximal humerus; multifragmentary fracture; blood 

supply; surgical treatment; result
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Âèâ÷åííÿ ðîçïîä³ëó íàïðóæåíü ìîäåë³ 
çàäíüîãî ì³æõðåáöåâîãî ñïîíäèëîäåçó 

ïîïåðåêîâîãî â³ää³ëó õðåáòà 
(³ìïëàíòàò PEEK ³ äèñòðàêö³éíèé êåéäæ)

Резюме. Актуальність. Існує широкий спектр конструкцій і видів матеріалів кейджів для спинномозкових 
імплантатів, які можуть використовуватися при спондилодезі хребта, але імплантати часто викликають 
ушкодження замикальної пластини, що може призвести до травми й біомеханічної нестабільності. Існує 
чотири різних типи матеріалів, які використовують для виготовлення кейджа: металевий, керамічний, полі-
мерний і композитний. Мета: проаналізувати напружено-деформований стан нового міжтілового опорного 
пристрою і порівняти його з міжтіловою опорою з матеріалу PEEK хребетного блоку L5-S1 і заднього спон-
дилодезу. Матеріали та методи. Була використана інтактна модель таза з крижем і блоком хребців L3-L5. У 
модель були внесені наступні зміни: міжхребцевий диск L5-S1 був замінений стандартною міжтіловою опо-
рою з матеріалу PEEK. Задній спондилодез L4-S1; міжхребцевий диск L5-S1 був замінений новою міжтіловою 
опорою. Задній спондилодез L4-S1. Без урахування ваги нижніх кінцівок на верхню поверхню тіла хребця L3 
і його суглобові відростки прикладали силу в 422 Н. Результати. Напруження в хребцях L3 і L4 практично не 
відрізняються від показників моделі в нормі незалежно від типу міжтілової опори. У хребцях L5 і S1 рівень на-
пружень значно перевищує показники моделі в нормі. Імплантат нової конструкції забезпечує значно ниж-
чий рівень напружень на передній поверхні хребця S1 і навколо фіксуючих гвинтів у ньому. Міжтілова опора 
приймає на себе основне навантаження, про що свідчить величина напружень у ній, яка втричі переви-
щує максимальний рівень напружень в імплантаті з матеріалу PEEK. Це дозволяє розвантажити елементи 
транспедикулярної конструкції, що підтверджується низьким рівнем напружень на всіх фіксуючих гвинтах і 
по всій довжині опорного стрижня. Висновки. Характер розподілу напружень у блоці хребців L3-S1 не змі-
нився порівняно з моделлю PEEK. У тілах хребців L4 і S1 рівень напруження незначно підвищився порівняно 
з моделлю PEEK, а в хребці L5 знизився. Використання більш жорсткої міжтілової опори дозволило знизити 
напружений стан на вході фіксуючих гвинтів до кістки хребця S1. Більш високий рівень напруження в самій 
міжтіловій опорі порівняно з моделлю PEEK не є критичним щодо міцності для металу.
Ключові слова: задній спондилодез; міжтілова опора; напруження

Âñòóï
Математичне моделювання біомеханічних систем 

стає одним з основних методів дослідження. Для визна-

чення внутрішнього напружено-деформованого стану 

(НДС) біомеханічних моделей найбільш популярним 

став метод скінченних елементів (МСЕ). За допомо-

гою методу скінченних елементів можна досліджувати 

складні тривимірні моделі, а також швидко виконувати 

розрахунки при зміні параметрів моделі, що дає мож-

ливість враховувати вплив зміни одного параметра на 

результат розрахунку всієї моделі. Крім того, МСЕ на-

дає інформацію, яку неможливо отримати звичайними 

методами вимірювань, і дає можливість моделювати 

ситуації, які неможливо виміряти експериментальни-
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ми методами. Одним з важливих прикладів такого до-

слідження є оцінка розподілу напружено-деформова-

ного стану в хребті [1, 2].

Розвиток обчислювальної потужності комп’ютерів, 

побудова стійких алгоритмів вирішення завдань за до-

помогою МСЕ уможливили аналіз різних моделей травм 

і захворювань хребетного стовпа. У літературі досить ба-

гато робіт присвячено вивченню хребта за допомогою 

МСЕ. Були проаналізовані поперековий відділ хребта 

[3–5], грудопоперековий відділ хребта [6, 7] і меншою 

мірою — весь хребет у цілому [8, 9], що пов’язано зі 

складністю побудови геометричної моделі й моделю-

вання її правильної функціональної поведінки.

Щодо завдання найближчими до нашого дослі-

дження є роботи [10–13], у яких проводиться аналіз у 

структурах на предмет міжтілового спондилодезу. Іс-

нує широкий спектр конструкцій і видів матеріалів 

кейджів для спинномозкових імплантатів, які можуть 

використовуватися при спондилодезі хребта, але такі 

імплантати часто викликають ушкодження замикаль-

ної пластини, що може призвести до травми й біомеха-

нічної нестабільності. Існує чотири різних типи мате-

ріалів, які використовують для виготовлення кейджів: 

металевий, керамічний, полімерний і композитний.

У роботі [10] автори проаналізували поведінку імп-

лантату, виготовленого з двох різних матеріалів: PEEK 

і PLA. Дослідження проводилося за допомогою МСЕ. 

Була побудована модель для хребців L4 і L5. На підставі 

результатів моделювання автори дійшли висновку, що 

в цілому при використанні матеріалу PEEK спостеріга-

ється більш високе напруження в замикальній пластині.

У роботі [11] автори провели порівняльний аналіз імп-

лантата PEEK і титанового імплантата на предмет заднього 

поперекового міжкорпусного спондилодезу. Це досліджен-

ня оцінило біомеханічний ефект, який ці типи імплантатів з 

різним рівнем твердості справляють на остеопорозний хре-

бець пацієнтів з остеопорозом. Це дослідження показало, 

що імплантати PEEK у хребцях з остеопорозом порівняно з 

титановими імплантатами менш схильні до просідання, ви-

кликаного мікротріщинами кісткової тканини. 

У роботі [12] автори також оцінили вплив імплан-

татних матеріалів на НДС моделі. Була розглянута мо-

дель хребців L3 і L4. У результаті досліджень як краща 

альтернатива і більш дешевий матеріал був обраний 

титановий сплав для металевих імплантатів і PLA для 

композитних імплантатів.

Негативні аспекти імплантатів PEEK (такі як не-

зрощення кістки), незважаючи на кращу біомеханіч-

ну стійкість, змушують дослідників вести подальший 

пошук різних типів імплантатних конструкцій і мате-

ріалів. Так, автори [13] у своїй роботі досліджують но-

вий композитний хребетний кейдж, який має пористу 

структуру з титанового сплаву. Недавній експеримент 

на тваринах підтвердив припущення про кращий сту-

пінь зрощення, ніж для кейджа PEEK, і меншу просад-

ку, ніж для титанового кейджа. 

Мета: проаналізувати НДС нового міжтілового опо-

рного пристрою і порівняти його з міжтіловою опорою 

з матеріалу PEEK хребетного блока L5-S1 і заднього 

спондилодезу.

Ìàòåð³àëè òà ìåòîäè
При побудові розрахункової моделі як основа була 

використана інтактна модель таза лабораторії біомеха-

ніки ІПХС ім. М.І. Ситенка з крижем і блоком хребців 

L3-L5 [14] (рис. 1). 

У неушкоджену модель були внесені такі зміни:

1) міжхребцевий диск L5-S1 був замінений стан-

дартною міжтіловою опорою з матеріалу PEEK. Задній 

спондилодез L4-S1 (рис. 2);

2) міжхребцевий диск L5-S1 був замінений но-

вою міжтіловою опорою. Задній спондилодез L4-S1 

(рис. 3).

У цьому дослідженні матеріал вважався однорід-

ним та ізотропним. При виборі властивостей кіст-

кових структур і біологічних тканин ми спиралися 

на дані, які найбільш часто зустрічаються в літера-

турі [15–17]. Використовувані характеристики (Е — 

модуль пружності (модуль Юнга), υ — коефіцієнт 

Пуассона) зведені в табл. 1.

Був розглянутий варіант вертикального двоопорного 

стояння. Згідно з дослідженнями [18], навантаження на 

хребет у неушкодженій моделі розподіляється між тілом 

хребця й суглобовими відростками. У нашій моделі, 

згідно з дослідженням [19], 75 % навантаження припа-

дає на тіло хребця L3 і 25 % — на його суглобові відрос-

тки. Основним навантаженням є маса тіла. У цьому до-

слідженні маса тіла дорівнює 700 Н. Без урахування ваги 

нижніх кінцівок [20] на верхню поверхню тіла хребця 

L3 і його суглобові відростки прикладають силу в 422 Н. 

Місце застосування і напрямок зусиль подані на рис. 4. 

Модель закріплена у вертлюжних западинах.

Таблиця 1. Механічні характеристики використовуваних матеріалів

Матеріал
Модуль пружності, 

Е (МПа)
Коефіцієнт Пуассона, υ

Коркова кістка 12 000 0,3

Губчаста кістка 100 0,2

Міжхребцевий диск 4,2 0,45

Хрящ 5,6 0,45

PEEK 2200 0,34

Сталь 210 000 0,3
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Рисунок 1. Інтактна модель: а) вигляд спереду; б) вигляд зліва
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Рисунок 2. Модель з міжтіловою опорою PEEK: а) вигляд спереду; б) вигляд зліва; 

в) вид розташування міжтілової опори; г) модель міжтілової опори PEEK

Рисунок 3. Модель з новою міжтіловою опорою: а) вигляд спереду; б) вигляд зліва; 

в) вигляд розташування міжтілової опори; г) модель нової міжтілової опори
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Дослідження моделей виконували за допомогою ме-

тоду скінченних елементів. Як критерій оцінки напру-

жено-деформованого стану моделей використовували 

напруження за Мізесом [16].

Моделювання виконували за допомогою системи ав-

томатизованого проєктування SolidWorks. Розрахунки 

напружено-деформованого стану моделей виконували 

за допомогою програмного комплексу CosmosM [21].

Ðåçóëüòàòè
На першому етапі роботи досліджували напружено-

деформований стан моделі поперекового відділу хребта 

в нормі. Картину розподілу напружень у моделі наведе-

но на рис. 5.

Аналіз результатів розрахунку моделі в нормі по-

казав, що рівень напруження в блоці хребців L3-S1 

варіює в межах 15 МПа. Найбільш напруженим є хре-

бець L5. У передній частині рівень напруженого стану 

досягає значення 9,4 МПа. На нижній поверхні тіла 

хребця L5 значення напруження за Мізесом стано-

вить 14,8 МПа.

а

а б

б

Рисунок 5. Інтактна розрахункова модель: а) вигляд спереду; б) вигляд ззаду

Рисунок 4. Навантаження і фіксація 

в проєктній моделі

Рисунок 6. Розподіл напруження за Мізесом в інтактній і розрахунковій моделях: а) вигляд спереду; 

б) вигляд ззаду
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Рисунок 7. Розподіл напруження за Мізесом: а) у міжтіловій опорі та фіксуючій конструкції; 

б) у міжтіловій опорі й хребці S1

а
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Рисунок 8. Розподіл напруження за Мізесом у моделі з імплантатом PEEK і в моделі 

з новим імплантатом: а) вигляд спереду; б) вигляд ззаду

Рисунок 9. Розподіл напруження за Мізесом: а) у міжтіловій опорі й фіксуючій структурі; 

б) у міжтіловій опорі й хребці S1
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Рисунок 10. Порівняння максимальних значень напруження за Мізесом у тілах хребців 

неушкодженої моделі й моделей з імплантатами

Рисунок 11. Діаграма величин напружень в елементах транспедикулярної конструкції 

на міжтілових опорах

З розрахунку можна зробити висновки про те, що в 

хребетному блоці L3-S1 розподіл НДС відбувається по-

різному, більш напруженою є передня частина тіл хреб-

ців, а також верхня і нижня поверхні тіл хребців.

На наступному етапі роботи вивчали напруже-

но-деформований стан моделі поперекового відді-

лу хребта із заднім міжтіловим спондилодезом L4-S1 

імплантатом з PEEK. Розподіл напружень у моделі на-

ведено на рис. 6.

Аналіз результатів розрахунку моделі порівняно з ін-

тактною моделлю показав, що змінився характер розпо-

ділу НДС у хребетному блоці L3-S1. Рівень напруженого 

стану зріс. Рівень напруження в хребці L5 на передній по-

верхні тіла хребця досягає значення 14,7 МПа (9,4 МПа 

в інтактній моделі), а на нижній площині тіла хреб-

ця — 40,2 МПа (14,8 МПа в інтактній моделі). У хребці 

S1 максимальний рівень напруження досягає значення 

13,5 МПа (8,1 МПа в інтактній моделі).
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Напружений стан у ділянці міжтілової опори й у фік-

суючій конструкції подано на рис. 7. 

У міжтіловій опорі передня частина більш напружена, 

рівень напруженого стану досягає значення 35,7 МПа. 

Максимальні значення напруження за Мізесом у точ-

ках входу гвинтів у кістку спостерігаються в хребці S1 — 

27,3 МРа. У фіксуючій конструкції в місцях кріплення 

гвинтів зі стрижнями рівень напруження досягає зна-

чення 80,8 МПа.

З розрахунку можна зробити висновки про те, що 

характер розподілу НДС у блоці хребців L3-S1 змінив-

ся порівняно з інтактною моделлю. Тіла хребців L5 і S1 

стали більш напруженими. У зоні контакту фіксуючої 

структури з кістковою тканиною ділянки концентра-

ції напружень розташовуються в місцях входу гвинтів 

у кістку.

Останній етап роботи — моделювання варіанта за-

днього міжтілового спондилодезу L5-S1 імплантатом 

нової конструкції. Розподіл напружень у моделі можна 

спостерігати на рис. 8.

Аналіз результатів розрахунку даної моделі порівня-

но з попередньою показав, що характер розподілу НДС 

у блоці хребців L3-S1 не змінився. Рівень напруження 

в хребці L5 на передній поверхні тіла хребця досягає 

значення 14,7 МПа (14,1 МПа в моделі з імплантатом 

PEEK), а на нижній площині тіла хребця — 40,7 МПа 

(40,2 МПа в моделі з імплантатом PEEK). У хребці S1 

максимальний рівень напруження досягає значення 

14,5 МПа (13,5 МПа в моделі з імплантатом PEEK).

Напружений стан у ділянці міжтілової опори й у фік-

суючій конструкції подано на рис. 9. 

Для міжтілової опори більш напруженою є передня 

частина, де рівень напруженого стану досягає значен-

ня 113,3 МПа (27,3 МПа в моделі з імплантатом PEEK). 

Максимальні значення напруження за Мізесом у точках 

входу гвинтів у кістку спостерігаються в хребці S1 — 

17,8 МПа (35,7 МПа в моделі з імплантатом PEEK). У 

фіксуючій структурі, вузлах кріплення гвинтів зі стриж-

нями, рівень напруження досягає значення 72,2 МПа 

(80,8 МПа в моделі з імплантатом PEEK).

Таблиця 2. Величини напружень у хребцях L3-S1 моделей поперекового відділу хребта 

в нормі та при різних варіантах заднього міжтілового спондилодезу

Хребці Модель

Напруження, МПа

Верх Низ
Передня 
поверхня

Вхід 
гвинтів

L3 Норма 10,0 5,4 2,9  

PEEK 10,0 5,8 2,9  

New 10,0 5,8 2,7  

L4 Норма 5,3 6,9 4,6  

PEEK 4,9 6,3 4,0 3,2

New 4,9 6,6 3,9 3,1

L5 Норма 10,5 14,8 9,4  

PEEK 9,0 40,2 14,7 4,5

New 9,6 40,7 14,1 4,9

S1 Норма 8,1  6,0  

PEEK 13,5  12,0 27,3

New 14,5  7,1 17,8

Таблиця 3. Величини напружень в елементах металевої конструкції та міжтілових імплантатах 

залежно від матеріалу, з якого вони виготовлені

Хребці Елемент конструкції

Напруження, МПа

Імплантат

PEEK New

L4 Стрижень 80,7 61,0

Гвинти 47,0 37,0

L5 Стрижень 80,8 72,2

Гвинти 65,0 44,7

S1 Стрижень 62,3 46,2

Гвинти 58,0 49,0

Імплантат 35,7 113,3
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Дані про величини напружень у хребцях L3-S1 моде-

лей поперекового відділу хребта в нормі та при різних 

варіантах заднього міжтілового спондилодезу наведені в 

табл. 2.

На рис. 10 подано порівняння значень максимальних 

напружень за Мізесом у тілах хребців інтактної і розра-

хункової моделей.

Як можем бачити на діаграмі, напруження в хреб-

цях L3 і L4 практично не відрізняються від показників 

моделі в нормі незалежно від типу міжтілової опори. 

У хребцях L5 і S1 рівень напружень значно перевищує 

показники моделі в нормі. Що стосується відмінностей 

залежно від типу міжтілової опори, слід відзначити, що 

імплантат нової конструкції забезпечує значно нижчий 

рівень напружень на передній поверхні хребця S1 і на-

вколо фіксуючих гвинтів у ньому.

У табл. 3 наведені дані про величини напружень в 

елементах металевої конструкції і міжтілових імплан-

татах.

Наочно порівняти рівень напружень в елементах 

транспедикулярної конструкції і міжтілових опорах 

можна за допомогою діаграми, яка наведена на рис. 11.

Наведена діаграма наочно демонструє, що нова між-

тілова опора приймає на себе основне навантаження, 

про що свідчить величина напружень у ній, яка втри-

чі перевищує максимальний рівень напружень в імп-

лантаті з матеріалу PEEK. Це дозволяє розвантажити 

елементи транспедикулярної конструкції, що підтвер-

джується низьким рівнем напружень на всіх фіксуючих 

гвинтах і по всій довжині опорного стрижня.

Âèñíîâêè
1. Характер розподілу напружень у блоці хребців L3-

S1 не змінився порівняно з моделлю PEEK.

2. У тілах хребців L4 і S1 рівень напруження незна-

чно підвищився порівняно з моделлю PEEK, а в хребці 

L5 — знизився.

3. Використання більш жорсткої міжтілової опори 

дозволило знизити напружений стан на вході фіксую-

чих гвинтів до кістки хребця S1.

4. Більш високий рівень напруження в самій міжті-

ловій опорі порівняно з моделлю PEEK не є критич-

ним з точки зору міцності для металу.

Конфлікт інтересів. Автори заявляють про відсут-

ність конфлікту інтересів і власної фінансової зацікав-
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Study of stress distribution in the posterior lumbar interbody fusion model 
(PEEK implant and distraction cage)

Abstract. Background. There are a wide variety of designs and 

materials of spinal implant cages that can be used in spinal fusion, 

but the implants often cause damage to the locking plate, which can 

lead to trauma and biomechanical instability. There are four differ-

ent types of materials used to make a cage: metal, ceramic, polymer, 

and composite. Goal: to analyze the stress-strain state of the new 

interbody support device and compare it with the PEEK interbody 

support of the L5-S1 vertebral block and posterior fusion. Materials 
and methods. An intact model of the pelvis with the sacrum and the 

L3-L5 vertebral block was used. The following changes were made to 

the model: the L5-S1 intervertebral disc was replaced by a standard 

PEEK interbody support. Posterior fusion of L4-S1; the L5-S1 in-

tervertebral disc was replaced by a new interbody support. Posterior 

fusion of L4-S1. Without considering the weight of the lower limbs, a 

force of 422 N was applied to the upper surface of the L3 body and its 

articular processes. Results. Stresses in the L3 and L4 vertebrae prac-

tically do not differ from the values of the normal model, regardless 

of the type of interbody support. In the L5 and S1 vertebrae, the level 

of stress significantly exceeds the normal values in the model. The 

implant of the new design provides a significantly lower level of stress 

on the front surface of the S1 vertebra and around the fixing screws in 

it. The interbody support takes on the main load as evidenced by the 

level of stresses in it, which is three times higher than the maximum 

stress in the implant made of PEEK material. This allows the ele-

ments of the transpedicular structure to be unloaded, which is con-

firmed by the low level of stress on all the fixing screws and along the 

entire length of the support rod. Conclusions. The pattern of stress 

distribution in the L3-S1 vertebral block did not change compared 

to the PEEK model. In the bodies of the L4 and S1 vertebrae, the 

stress level slightly increased compared to the PEEK model, and in 

the L5 vertebra, it decreased. The use of a more rigid interbody sup-

port made it possible to reduce the stress state at the entrance of the 

fixing screws to the bone of the S1 vertebra. The higher level of stress 

in the interbody support itself, compared to the PEEK model, is not 

critical in terms of strength for the metal.

Keywords: posterior fusion; interbody support; stress
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Ìàòåìàòè÷íå ìîäåëþâàííÿ 
íàïðóæåíî-äåôîðìîâàíîãî ñòàíó ìîäåë³ ãîì³ëêè 

ç ïåðåëîìîì ó íèæí³é òðåòèí³ âåëèêîãîì³ëêîâî¿ 
ê³ñòêè ïðè ð³çíèõ âàð³àíòàõ îñòåîñèíòåçó 

â óìîâàõ çðîñòàþ÷îãî ñòèñêàþ÷îãî íàâàíòàæåííÿ 
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 і фіксації металоконструкцій, що, у свою чергу, визначає вибір оптимальної металоконструкції для 
остеосинтезу в пацієнта з надмірною масою тіла. Мета: провести порівняльний аналіз напружено-дефор-
мованого стану моделей гомілки з переломом великогомілкової кістки в нижній третині під дією компресій-
ного навантаження при різних варіантах остеосинтезу і залежно від маси тіла пацієнта. Матеріали та мето-

ди. Розроблена скінченно-елементна модель гомілки, яка містила гомілкову й малогомілкову кістки й кістки 
стопи. У всіх з’єднаннях між елементами кістки зроблено прошарок з механічними властивостями хрящової 
тканини. Моделювали перелом у нижній третини великогомілкової кістки і три види остеосинтезу за допо-
могою апарата зовнішньої фіксації, кісткової пластини й інтрамедулярного стрижня. Моделі були випробу-
вані під дією вертикального стискаючого навантаження 700 і 1200 Н. Результати. Зміни величини напружен-
ня в кістковій тканині залежно від маси тіла пацієнта мають лінійну залежність. При цьому апарат зовнішньої 
фіксації та інтрамедулярний стрижень забезпечують зниження напружень у зоні перелому 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 на-
слідком значної ваги самого апарата, яка, діючи через довгий важіль нижнього фіксуючого стрижня, чинить 
додаткове навантаження на дистальний кінець великогомілкової кістки. У металевих конструкціях найбільші 
напруження виникають у накістковій пластині. Це пов’язано з її одностороннім накладанням на кістку, що 
створює додатковий згинальний момент при навантаженні кінцівки. Висновки. Найгірші показники рівня на-
пружень у зоні перелому (від 42,3 до 73,2 МПа) і на металевій конструкції (від 393,0 до 673,6 МПа) визначе-
но при використанні накісткової пластини, що є наслідком виникнення додаткового згинаючого моменту в 
результаті її однобічного розташування. Це є дуже небезпечним, тому що наближується до показників межі 
міцності для неіржавної сталі. Остеосинтез за допомогою апарата зовнішньої фіксації забезпечує досить 
низький рівень напружень (від 1,5 до 2,6 МПа) у зоні перелому, але недоліком є високій рівень напружень на 
самому апараті (від 143,0 до 245,1 МПа) і в дистальному відділі великогомілкової кістки (від 8,9 до 11,1 МПа), 
що пов’язано з довжиною важелів, якими є фіксуючі стрижні. Найнижчі показники напружень у всіх еле-
ментах моделі визначаються при використанні остеосинтезу інтрамедулярним стрижнем, що обумовлено 
центральним розташуванням основної опори по осі навантаження і короткими важелями, якими є фіксуючі 
гвинти.
Ключові слова: остеосинтез; гомілка; нижня третина
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Âñòóï
В умовах сьогодення пацієнти з переломами кісток 

гомілки й супутньою надмірною вагою не є рідкістю 

[1]. Разом з тим при лікуванні пацієнтів з переломами 

довгих кісток гомілки й супутньою надмірною вагою 

слід враховувати певні особливості перебігу захворю-

вання, а вибір імплантата для якісного остеосинтезу 

дещо обмежений, оскільки зростає навантаження на 

біомеханічну конструкцію [2, 3]. Математичне мо-

делювання з використанням методу скінченних еле-

ментів дозволяє провести оцінку надійності системи 

«імплантат — кістка», дає можливість виявити існуючі 

переваги й недоліки при застосуванні методів фікса-

ції уламків діафіза великогомілкової кістки, дозволяє 

дослідити динаміку процесу деформування структур 

кісткової тканини й фіксуючих металоконструкцій, 

що, у свою чергу, зумовлює вибір оптимальної мета-

левої конструкції для остеосинтезу перелому в паці-

єнта з надмірною вагою [4].

Мета: провести порівняльний аналіз напружено-

деформованого стану моделей гомілки з переломом 

великогомілкової кістки в нижній 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 [5, 6]. 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 нижній 

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 перело-

му заповнювали елементом, який імітував міжуламко-

вий регенерат. Зовнішній вигляд моделей з переломом 

у нижній третині великогомілкової кістки й різними 

видами остеосинтезу наведено на рис. 2.

У нашому дослідженні матеріал вважали однорідним 

та ізотропним. Як скінченний елемент був обраний 

10-вузловий тетраедр із 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 

[7–10]. Властивості металевих конструкцій обирали за 

даними технічної літератури [11]. 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 стану 

моделей визначали максимальні величини напружень у 

проксимальному й дистальному фрагментах великого-

мілкової кістки, у зоні перелому, металевій конструкції 

і кістковій тканині навколо фіксуючих гвинтів. Дані 

про величини напружень у контрольних точках моделі 

в нормі брали з нашої попередньої роботи [5].

Дослідження моделей виконували за допомогою ме-

тоду скінченних елементів. Як критерій оцінки напру-

жено-деформованого стану моделей використовували 

напруження за Мізесом [12].

Моделювання виконували за допомогою систе-

ми автоматизованого проєктування SolidWorks. Роз-

рахунки напружено-деформованого стану моделей 

виконували за допомогою програмного комплексу 

CosmosM [13].

Ðåçóëüòàòè
Першим етапом роботи було вивчення напружено-де-

формованого стану моделей гомілки з переломом велико-

гомілкової кістки в нижній третині при різних варіантах 

остеосинтезу під впливом осьового стискаючого наванта-

ження величиною 700 Н. На рис. 4 наведена картина роз-

поділу напружень у моделі гомілки з переломом велико-

гомілкової кістки в нижній третині й остеосинтезом АЗФ 

під стискаючим навантаженням величиною 700 Н.

При використанні остеосинтезу АЗФ для лікуван-

ня переломів великогомілкової кістки в нижній тре-

тині й навантаженні кінцівки вагою пацієнта 70 кг 

максимальний рівень напружень 6,5 МПа спостері-

гається в дистальному фрагменті великогомілкової 

кістки. У проксимальному відділі напруження не пе-

ревищують позначки 3,5 МПа. Найнижчий рівень 

напружень 1,5 МПа визначається в зоні перелому. 

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

Хрящова тканина 10,5 0,49

Міжуламковий 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; д) вигляд ззаду

Рисунок 2. Моделі перелому великогомілкової кістки в нижній третині 

з остеосинтезом: а) АЗФ; б) накістковою пластиною; в) інтрамедулярним 

стрижнем

Рисунок 3. Схема 

навантаження 

моделей

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

в нижній третині й остеосинтезом АЗФ під стискаючим навантаженням величиною 700 Н: 

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

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

в нижній третині й остеосинтезом накістковою пластиною під стискаючим навантаженням 

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

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

в нижній третині й остеосинтезом інтрамедулярним стрижнем під стискаючим навантаженням 

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

а 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
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Рисунок 8. Діаграма величин максимальних напружень в елементах металевих конструкцій 

моделей гомілки з переломом великогомілкової кістки при різних варіантах остеосинтезу 

під стискаючим навантаженням величиною 700 Н

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

в нижній третині та остеосинтезом АЗФ під стискаючим навантаженням величиною 1200 Н: 

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

ба в

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

в нижній третині й остеосинтезом накістковою пластиною під стискаючим навантаженням 

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

ба в
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Рисунок 11. Картина розподілу напружень у моделі гомілки з переломом великогомілкової кістки 

в нижній третині й остеосинтезом інтрамедулярним стрижнем під стискаючим навантаженням 

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

Рисунок 12. Діаграма величин максимальних напружень в елементах моделей гомілки з переломом 

великогомілкової кістки при різних варіантах остеосинтезу під стискаючим навантаженням 

величиною 1200 Н

Рисунок 13. Діаграма величин максимальних напружень в елементах металевих конструкцій 

моделей гомілки з переломом великогомілкової кістки при різних варіантах остеосинтезу 

під стискаючим навантаженням величиною 1200 Н
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Рисунок 14. Графіки залежності величин напружень у моделі великогомілкової кістки 

при її переломі в нижній третині та різних видах остеосинтезу від ваги пацієнта: 

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

Рисунок 15. Графік залежності величин напружень в елементах металевих конструкцій і навколо 

фіксуючих гвинтів у великогомілковій кістці при її переломі в нижній третині та різних видах 

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

Низький рівень напружень у зоні перелому має місце 

завдяки тому, що основне навантаження бере на себе 

АЗФ. Це підтверджується високими напруженнями на 

його елементах — до 143,0 МПа і на крайніх фіксуючих 

стрижнях — до 60,3 МПа, що обумовлено довгими ва-

желями, якими є саме фіксуючі стрижні.

Розглянемо напружено-деформований стан моделі 

гомілки з переломом великогомілкової кістки в ниж-

ній третині й остеосинтезом накістковою пластиною 

під стискаючим навантаженням величиною 700 Н, що 

наведено на рис. 5.

При остеосинтезі накістковою пластиною зона мак-

симальних напружень зміщується в зону перелому, де 

напруження сягають значення 42,7 МПа. Напруження 

в дистальному й проксимальному фрагментах великого-

мілкової кістки є значно нижчими, а саме 8,9 і 5,4 МПа 

відповідно. Навколо фіксуючих гвинтів напруження 

значно нижчі, ніж при остеосинтезі АЗФ, і не пере-

вищують позначки 5,3 МПа, але сама пластина зазнає 

дуже високих навантажень, про що свідчить високий 

рівень напружень — 393,0 МПа. Це є результатом од-

нобічного розташування пластини на кістці.

а б
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На рис. 6 відображено розподіл напружень у мо-

делі гомілки з переломом великогомілкової кістки в 

нижній третині й остеосинтезом інтрамедулярним 

стрижнем під стискаючим навантаженням величи-

ною 700 Н.

Зовсім по-іншому виглядає модель великогоміл-

кової кістки при її переломі в нижній третині з ос-

теосинтезом інтрамедулярним стрижнем. Такий вид 

остеосинтезу дозволяє отримати зниження рівня 

напружень у кістковій тканині, навіть менше за по-

казники моделі в нормі. Так, у дистальному й про-

ксимальному фрагментах кістки напруження ви-

значаються на рівні 5,2 і 2,3 МПа відповідно. У зоні 

перелому напруження знижуються практично до 0 і 

становлять 0,1 МПа. Те ж саме спостерігається і на-

вколо фіксуючих гвинтів, де рівень напружень не 

перевищує 2,1 МПа. Напруження в стрижні визна-

чаються на рівні 51,0 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.

Наочно порівняти величини напружень на 

різних елементах моделей гомілки з переломом 

великогомілкової кістки при різних варіантах 

остеосинтезу під стискаючим навантаженням ве-

личиною 700 Н можна за допомогою діаграми, що 

наведена на рис. 7.

Як показано на діаграмі, остеосинтез великогоміл-

кової кістки накістковою пластиною при переломах у 

нижній третині дає найгірші показники величин на-

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

зоні перелому, і саме на пластині.

Розглянемо, як поводять себе моделі остеосинте-

зу великогомілкової кістки з переломом у її нижній 

третині при підвищенні навантаження до 1200 Н, що 

відповідає вазі пацієнта 120 кг. Розподіл напружень у 

моделі гомілки з переломом великогомілкової кістки 

в нижній третині й остеосинтезом АЗФ відображено 

на рис. 9.

При використанні остеосинтезу АЗФ при лікуван-

ні переломів великогомілкової кістки в нижній тре-

тині збільшення величини навантаження на кінцівку 

до 1200 Н викликає підвищення максимального рів-

ня напружень до 11,1 МПа в дистальному фрагменті 

великогомілкової кістки. У проксимальному відділі 

напруження зростають до 6,0 МПа. У зоні перелому 

величина напружень також збільшується, але зали-

шається на досить низькому рівні — 2,6 МПа. Значне 

підвищення рівня напружень — до 245,1 МПа також 

спостерігається на елементах АЗФ і крайніх фіксуючих 

стрижнях — до 103,4 МПа.

Рис. 10 відображає напружено-деформований стан 

моделі гомілки з переломом великогомілкової кістки 

в нижній третині й остеосинтезом накістковою плас-

тиною під стискаючим навантаженням величиною 

1200 Н.

Аналогічні зміни напружено-деформованого ста-

ну відбуваються й у моделі з остеосинтезом накіст-

ковою пластиною. Зона максимальних напружень 

залишається в ділянці перелому, де напруження ся-

гають значення 73,2 МПа. Напруження в дистально-

му й проксимальному фрагментах великогомілкової 

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 3,5 5,4 2,3

Дистальний 5,2 6,5 8,9 5,2

Зона перелому 2,6 1,5 42,7 0,1

Конструкція 143,0 393,0 51,0

Вхід гвинтів 60,3 5,3 2,1

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

великогомілкової кістки при різних варіантах остеосинтезу під стискаючим навантаженням 

величиною 1200 Н

Відділ
Напруження, МПа 

Норма АЗФ Пластина Стрижень

Проксимальний 5,8 6,0 9,3 3,9

Дистальний 8,9 11,1 15,3 8,9

Зона перелому 4,5 2,6 73,2 0,2

Конструкція 245,1 673,6 87,4

Вхід гвинтів 103,4 9,1 3,6
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кістки підвищуються до 15,3 і 9,3 МПа відповідно. 

Навколо фіксуючих гвинтів максимальні значен-

ня напружень зростають до позначки 9,1 МПа, але 

ще більші навантаження виникають у накістковій 

пластині — 673,6 МПа. Це є дуже небезпечним, тому 

що ці показники заходять у діапазон межі міцності 

для неіржавної сталі (наприклад, сталь AISI 316 має 

межу міцності від 515 950 МПа з типовим значенням 

600 МПа [14]).

На останньому етапі роботи розглянемо розпо-

діл напружень у моделі гомілки з переломом вели-

когомілкової кістки в нижній третині й остеосин-

тезом інтрамедулярним стрижнем під стискаючим 

навантаженням величиною 1200 Н, що наведено на 

рис. 11.

Модель великогомілкової кістки при її переломі 

в нижній третині з остеосинтезом інтрамедулярним 

стрижнем на підвищення стискаючого навантажен-

ня до 1200 Н відповідає, як і попередні моделі, під-

вищенням рівня напружень на всіх елементах. Так, 

у дистальному й проксимальному фрагментах кіст-

ки максимальні напруження збільшуються до 8,9 і 

3,9 МПа відповідно. У зоні перелому напруження 

також підвищуються вдвічі, але залишаються дуже 

низькими — 0,2 МПа. Те саме спостерігається й на-

вколо фіксуючих гвинтів, де рівень напружень не пе-

ревищує 3,6 МПа. Напруження в самому стрижні ся-

гають позначки 87,4 МПа.

У табл. 3 наведені дані про величини максимальних 

напружень в елементах моделей гомілки з переломом 

великогомілкової кістки при різних варіантах остео-

синтезу під стискаючим навантаженням величиною 

1200 Н.

Для більш зручного порівняння величин напружень 

на різних елементах моделей гомілки з переломом вели-

когомілкової кістки при різних варіантах остеосинтезу 

під стискаючим навантаженням величиною 1200 Н була 

побудована діаграма, яка наведена на рис. 12.

Як бачимо на діаграмі, і при збільшенні навантажен-

ня на гомілку остеосинтез накістковою пластиною по-

казує найгірші результати щодо розподілу напружень 

саме в зоні перелому.

Щоб наочно уявити зміни величин напружень в еле-

ментах великогомілкової кістки при її переломі в ниж-

ній третині при різних видах остеосинтезу залежно від 

ваги пацієнта, були побудовані графіки, які наведені на 

рис. 14.

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 у 

зоні перелому порівняно з показниками для неушко-

дженої кістки. Накісткова пластина показує значно 

гірші показники рівня напружень як у зоні перелому, 

так і проксимальному відділі великогомілкової кіст-

ки. У дистальному відділі найвищій рівень напружень 

визначається в моделі з остеосинтезом АЗФ. Це може 

бути наслідком значної ваги самого апарата, що, діючи 

через довгий важіль нижнього фіксуючого стрижня, 

створює додаткове навантаження на дистальний кі-

нець великогомілкової кістки.

Графіки, наведені на рис. 15, демонструють залеж-

ність величин напружень в елементах металевих кон-

струкцій при остеосинтезі великогомілкової кістки з 

переломом у нижній 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 створює додатковий згинаючий мо-

мент. Навколо фіксуючих гвинтів і стрижнів найвищі 

напруження визначаються при використанні АЗФ на 

нижньому стрижні. Причину ми вже пояснювали — це 

вага апарата й довжина стрижнів. 

Âèñíîâêè
1. Найгірші показники рівня напружень у зоні пере-

лому (від 42,3 до 73,2 МПа) і на металевій конструкції 

(від 393,0 до 673,6 МПа) визначено 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 неір-

жавної сталі.

2. Остеосинтез за допомогою АЗФ забезпечує досить 

низький рівень напружень (від 1,5 до 2,6 МПа) у зоні 

перелому, але недоліком є високій рівень напружень на 

самому апараті (від 143,0 до 245,1 МПа) і в дистальному 

відділі великогомілкової кістки (від 8,9 до 11,1 МПа), 

що пов’язано з довжиною важелів, якими є фіксуючі 

стрижні.

3. Найнижчі показники напружень у всіх елементах 

моделі визначаються при використанні остеосинте-

зу інтрамедулярним стрижнем, що обумовлено цен-

тральним розташуванням основної опори по осі на-

вантаження й короткими важелями, якими є фіксуючі 

гвинти.
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Mathematical modeling of the stress-strain state of the lower leg model with a fracture 
in the lower third of the tibia in various options for osteosynthesis under conditions 

of increasing compressive load
Abstract. Background. Mathematical modeling using the finite 

element method makes it possible to assess the reliability of the 

implant-bone system, identify the existing advantages and disad-

vantages of the applied methods for fixation of fragments of the 

tibial diaphysis, to study the dynamics of the process of deforma-

tion of bone tissue structures and fixing metal structures, which, 

in turn, determines the choice of the optimal metal structure for 

osteosynthesis in an overweight patient. Goal: to conduct a com-

parative analysis of the stress-strain state of the lower leg models 

with a lower-third tibial fracture under the influence of a compres-

sive 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 

tibia and fibula bones and the bones of the foot. In all joints be-

tween the bone elements, a layer with the mechanical properties of 

cartilage tissue was made. A fracture in the lower third of the tibia 

was simulated, as well as three types of osteosynthesis with the help 

of external fixation device, bone plate, and intramedullary rod. All 

models were tested under the influence of a vertical compressive 

load of 700 and 1200 N. Results. Changes in the stress in bone tis-

sue depending on the patient’s weight have a linear relationship. At 

the same time, the external fixation 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 bone plate shows sig-
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nificantly worse stress level indicators, both in the fracture zone 

and in the proximal tibia. In the distal part, the highest stress level 

is determined in the model with external fixation. This may be a 

consequence of the significant weight of the apparatus itself, which, 

acting through the long lever of the lower fixing rod, exerts an ad-

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

greatest stresses occur in the bone plate. This is due to its one-sided 

overlay on 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 42.3 to 73.2 MPa) and on the 

metal structure (from 393.0 to 673.6 MPa) were determined when 

using the bone plate, which is a consequence of an additional bend-

ing moment because of its unilateral location. This is very danger-

ous as it approaches the strength limit values for stainless steel. 

Osteosynthesis with external fixation device provides a fairly low 

level of stress (from 1.5 to 2.6 MPa) in the fracture zone, but the 

disadvantage is a high level of stress on the apparatus itself (from 

143.0 to 245.1 MPa) and in the distal tibia (from 8.9 to 11.1 MPa) 

that is related to the length of the levers, which are the fixing rods. 

The stress indicators in all elements of the model were lowest 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.

Keywords: osteosynthesis; shin; lower third
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Із сумом повідомляємо, що на 77-му році пішов з життя колишній заві -

дувач кафедри травматології Львівського національного медичного уні-

верситету імені Данила Галицького, який керував нею з 2002 до 2013 року, 

 професор Юрій Ярославович Філь.

Співробітники НДІ травматології та ортопедії ДонНМУ, кафедри ортопе-

дії, травматології та ХЕС ДонНМУ і редакція журналу «Травма» висловлюють 

співчуття рідним і друзям, колегам і учням Юрія Ярославовича та збережуть 

пам’ять про нього.   
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