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к свідчить вчення Г. А. Іліза�
рова, при лікуванні хворих з
приводу переломів кісток
кінцівок з використанням

методу черезкісткового остеосинте�
зу необхідно дотримувати основних
критеріїв, зокрема, стабільної фік�
сації фрагментів кісток, щадної так�
тики щодо остеогенних тканин, збе�
реження їх кровопостачання, забез�
печення статико—динамічного на�
вантаження на кінцівку, що створює
оптимальні механіко—біологічні
умови для зрощення кісток та функ�
ціонального відновлення [1].

Проте, виконання цих вимог ін�
коли взаємно протирічне. Так, нез'я�
соване питання щодо просторової
орієнтації опор апарата зовнішньої
фіксації (АЗФ) відносно кістки та на�
вколишніх м'яких тканин. Біоме�
ханіка остеосинтезу передбачає, що
найбільш раціональним є розташу�
вання кістки в центрі кільцевої опо�
ри, що забезпечує найвищу стабіль�
ність фіксації та керованість просто�
ровою орієнтацією кісткових фраг�
ментів [2]. Проте, ця вимога, вна�
слідок ексцентричного розташуван�
ня кісток відносно м'яких тканин в
більшості сегментів, потребує збіль�
шення діаметра кільця, а це зменшує
жорсткість остеосинтезу та збільшує
габарити зовнішньої конструкції [3].
При цьому збільшується ризик не�
зрощення та утворення контракту�
ри в суміжних суглобах.

Перспективним і економічно
доцільним є напрямок дослідження

біомеханіки остеосинтезу з викори�
станням тривимірного математич�
ного моделювання за методом
кінцевих елементів [4, 5]. Проте, у

більшості досліджень використову�
ють моделі кісток чи наближених до
них за конфігурацією трубчастих
або циліндричних аналогів з кон�

Я Реферат
У програмі Autodesk Inventor 11 з використанням методу кінцевих елементів прове�
дене тривимірне комп'ютерне моделювання біомеханічних систем двох моделей: І
— "великогомілкова кістка — апарат Ілізарова з концентричним розташуванням
опор"; ІІ — "великогомілкова кістка — апарат Ілізарова з ексцентричним розташу�
ванням опор". Для вивчення жорсткості фіксації фрагментів великогомілкової кістки
в цих системах модулювали навантаження, яке прикладали до дистального відлам�
ка в 6 стандартних ступенях свободи. Основним завданням було визначення вели�
чини навантаження в різних напрямках, за якого фрагмент зміщується на 1 мм. В ІІ
моделі жорсткість фіксації фрагментів у порівнянні з такою в І моделі більша на
631,43% — при прикладанні компресійного, на 8,35 — 31,75% — поперечного та на
19,72% — ротаційного навантаження. Під час черезкісткового остеосинтезу кісток
гомілки перевагу слід віддавати апаратам з ексцентричним розташуванням опор,
що забезпечує більшу жорсткість фіксації фрагментів у порівнянні з такою в апара�
тах з концентричним розташуванням опор. Проте, навіть за ексцентричного розта�
шування опор в апараті жорсткість фіксації недостатня для раннього повноцінного
навантаження травмованої кінцівки під час ходьби. Необхідна розробка апарата з
можливістю адаптації його форми до анатомічної конфігурації сегмента.
Ключові слова: перелом кісток кінцівок; апарат зовнішньої фіксації; тривимірна мо�
дель; метод кінцевих елементів; жорсткість фіксації фрагментів.

Abstract
In Autodesk Inventor 11 program, using method of end—capping elements, a three—
dimensional computeric modelling of biomechanical systems of two models was con�
ducted: І — "tibia — Іlizarov's apparatus with concentric location of supports"; ІІ — "tibia
— Іlizarov's apparatus with excentric location of supports". The loading, which was
applied towards distal fragment in 6 standard degrees of freedom, was modelled for
studying of the fixation rigidity of tibial fragments in these systems. Determination of the
loading value in various directions, in which the fragment have had shifted by 1 mm, have
constituted the main task of the investigation. In a model ІІ a rigidity of the fragments fix�
ation, in comparison with such in a model І, is bigger by 631.43% — while applying a com�
pression loading, by 8.35 — 31.75% — the transversal one and by 19.72% — the rotation
loading. While choosing the method of transosteal osteosynthesis of the shin bones the
advantage have the apparatuses with excentric location of supports, what secures the
enhanced rigidity of the fragments fixation in comparison with such in apparatuses with
concentric location of supports. Although, even in excentric location of supports in the
apparatus the fixation rigidity is insufficient for early full loading of the traumatized extrem�
ity while walking. It is necessary to elaborate such apparatus, the form of which may be
adopted to anatomic configuration of segment.
Кey words: fracture of the extremities bones; аpparatus of external fixation; three—
dimensional model; method of end—capping elements; rigidity of the fragments fixation.
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центричним розташуванням кільце�
подібних опор, не беручи до уваги
розташування м'якотканинних
структур [6, 7]. Це зумовлює значні
розбіжності показників жорсткості
експериментального та реального
остеосинтезу. Тому біомеханіка че�
резкісткового остеосинтезу залеж�
но від розташування м'якотканин�
них структур сегментів кінцівок не�
достатньо вивчена.

Мета дослідження: провести по�
рівняльний аналіз напружено—де�
формованого стану при переломах
кісток гомілки в умовах зовнішньої
фіксації з використанням апаратів з
різною просторовою орієнтацією
опор.

МАТЕРІАЛИ І МЕТОДИ 
ДОСЛІДЖЕННЯ

Біомеханічні дослідження прове�
дені на основі створених в програмі
Autodesk Inventor 11 двох тривимір�
них комп'ютерних геометричних

моделей [8]: І — "гомілка — апарат
Ілізарова з концентричним розта�
шуванням опор"; ІІ — "гомілка —
апарат Ілізарова з ексцентричним
розташуванням опор".

Компонування АЗФ, за методом
дослідження черезкісткових модулів
[3], обране за типом комбінованого
модуля третього порядку, що перед�
бачає використання як черезкістко�
вих елементів спиць та стержнів.

Для порівняльного аналізу моде�
лей черезкісткові елементи прово�
дили на однакових рівні та позиціях.
Представлені моделі різняться за
діаметром опор, їх просторовою
орієнтацією відносно кісткових
фрагментів та довжиною викорис�
таних черезкісткових елементів. 

При побудові моделей кісток
гомілки брали до уваги такі види
біологічних тканин: компактна і губ�
часта кістка, хрящова тканина. Під
час вибору властивостей кісткових
структур матеріал вважали однорід�

ним та ізотропним. Механічні ха�
рактеристики матеріалів представ�
лені у табл. 1.

Схема компонування апарата пе�
редбачала використання 2 опор з за�
мкнутим контуром в поєднанні з
двома секторними опорами. В опо�
рах з замкнутим контуром як че�
резкісткові елементи використову�
вали по дві спиці діаметром 2,2 мм,
що проводили під кутом 60 одна
відносно одної, а в опорах сектор�
ного типу — по два консольні стерж�
ні діаметром 6 мм. 

За методом уніфікованого позна�
чення черезкісткового остеосинтезу
[3] сегмент за допомогою "робочих"
площин умовно поділений на 8
рівнів. Моделювання поперечного
перелому великогомілкової кістки з
діастазом довжиною 1 мм проведе�
не на V рівні. На ІV і VІ рівнях розта�
шовані опори з замкнутим конту�
ром, на ІІІ та VІІ рівнях — опори сек�
торного типу. 

Після інактивації м'якотканин�
них структур представлені геомет�
ричні моделі, експортовані в про�
грамний модуль Stress Analysis, в яко�
му проводили обчислення для виз�
начення жорсткості остеосинтезу. 

Для забезпечення можливості
проведення порівняльного аналізу
різних компонувань АЗФ всі розра�
хунки проведені за загальними схе�
мами фіксації та навантаження змо�
дельованих систем. Великогомілко�
ву кістку закріплювали на торцевій
поверхні епіфіза проксимального
фрагмента. Вектори навантаження
прикладали до дистального фраг�
мента кістки в 6 стандартних ступе�
нях свободи [9].

Основним завданням досліджен�
ня було визначення навантаження в
різних напрямках, за якого відбу�
вається зміщення дистального фраг�
мента в площині перелому на 1 мм,
що вважають критичним [3, 9]. При
визначенні результатів переміщен�
ня похибка становила ± 0,025 мм.

РЕЗУЛЬТАТИ 
ТА ЇХ ОБГОВОРЕННЯ

При створенні кінцево—еле�
ментної сітки для І моделі кількість
елементів становила 420 068, кіль�
кість вузлів — 709 060; для ІІ моделі
— відповідно 400 350 та 671 393. Як

Таблиця	1 . Механічні	хара�теристи�и	матеріалів,	ви�ористаних	
для	поб�дови	моделей	біомеханічних	систем 	

Матеріал	
Мод�ль 

Юн�а	Е,	МПа	

Коефіцієнт  
П�асона	(v)	

Межа	міцності ,

	МПа	

Корти�альна	�іст�ова	т�анина 	 18	350	 0,3	 128	

Г�бчаста	�іст�ова	т�анина 	 330	 0,3	 10	

С��лобовий	хрящ 	 10,5	 0,49	 2	

Сталь	мар�и	12Х18Н10Т 	 198	00	 0,3	 550	

	

Таблиця	2 . По�азни�и	навантажен ня	І	моделі,	що	 спричиняє	 	
«�ритичне»	зміщення	дистально о	фра мента 	

Зміщення	дистально�о	 	

фра�мента	вздовж	о сі,	мм	Напрямо�	навантаження 	
Величина	

навантаження 	
Y	 X	 Z	

Вздовж	осі	Y	(�омпресія) 	 105	Н	 1,009	 –0,005	 0,003	

Вздовж	осі	X	(приведення) 	 395	Н	 0,243	 1,012	 0,035	

Вздовж	осі	X	(відведення) 	 395	Н	 –0,251	 –1,013	 –0,035	

Вздовж	осі	Z	(роз�инання)	 315	Н	 –0,245	 –0,015	 1,023	

Вздовж	осі	Z	(з�инання)	 315	Н	 0,234	 0,015	 –1,024	

Нав�оло	осі	 Y	(вн�трішня	ротація) 	 142	Н/м	 –0,003	 –1,023	 –0,322	

Нав�оло	осі	 Y	(зовнішня	ротація) 	 142	Н/м	 0,035	 1,018	 0,63	

	

Таблиця	3 . По�азни�и	навантажен ня	ІІ	моделі,	що	 спричиняє 	 
«�ритичне»	зміщення	дистально о	фра мента 	

Зміщення	дистально�о	 	
фра�мента	вздовж	осі,	мм 	Напрямо�	навантаження 	

Величина		

навантаження 	
Y	 X	 Z	

Вздовж	осі	Y	(�омпресія) 	 768	Н	 0,995	 0,001	 0,192	

Вздовж	осі	X	(приведення) 	 428	Н	 0,301	 1,008	 0,11	

Вздовж	осі	X	(відведення) 	 428	Н	 0,299	 –1,008	 –0,11	

Вздовж	осі	Z	(роз�инання)	 415	Н	 –0,272	 0,072	 0,991	

Вздовж	осі	Z	(з�инання)	 415	Н	 –0,072	 0,274	 –0,993	

Нав�оло	осі	 Y	(вн�трішня	ротація) 	 170	Н/м	 0,029	 1,003	 0,399	

Нав�оло	осі	 Y	(зовнішня	ротація) 	 170	Н/м	 –0,026	 –1,003	 0,438	



67

hirurgiya.com.ua Клінічна хірургія. — 2014. — № 9

основний елемент використовували
тетраедр.

Результати розрахунків при при�
кладанні навантаження, що спричи�
няє зміщення дистального фрагмен�
та на 1 мм в площині перелому,
представлені у табл. 2, 3.

Найбільш різнилися показники у
двох моделях при дослідженні поз�
довжньої жорсткості. Так, зміщення
дистального фрагмента на 1 мм у ІІ
моделі відзначали при прикладанні
компресійного навантаження
(вздовж осі Y) величиною 768 Н, що
на 631,43% більше, ніж у І моделі
(105 Н).

При дослідженні поперечної
жорсткості зміщення дистального
фрагмента на 1 мм у ІІ моделі спос�
терігали при моделюванні приве�
дення та відведення (вздовж осі Х)
величиною 428 Н та згинання і роз�
гинання (вздовж осі Z) — 415 Н, що
перевищувало ці показники у І мо�
делі відповідно на 8,35 та 31,75%.
Менша поперечна жорсткість фікса�
ції фрагментів вздовж осі Z зумовле�
на особливістю розташуванням че�
резкісткових елементів — з кутом
перехресту, відкритим кпереду.

При дослідженні ротаційної
жорсткості зміщення дистального
фрагмента на 1 мм у ІІ моделі вияв�
ляли при прикладанні моменту сили
відносно осі Y величиною 170 Н/мм,
що на 19,72% більше, ніж у І моделі
(142 Н/мм).

З практичної точки зору най�
більше значення має здатність кон�
струкції АЗФ забезпечити знерухом�
лення фрагментів за їх осьового на�
вантаження під час одноопорного
стояння та ходьби.

Виходячи з того, що сила:
F = mg,

де m — маса тіла; g — прискорен�
ня вільного падіння, що становить
9,80665 м/с2, 

для людини з середньою масою
тіла (70 кг) сила осьового наванта�
ження під час опори на одну кінців�
ку становить:
F = 70 кг 9,80665 м/с2 = 686,466 Н.

Коефіцієнт жорсткості (К) при
моделюванні компресії для дослід�
жуваних моделей становить: 

К І/ компрес = 105 Н/мм, К ІІ/ компрес =
768 Н/мм.

З двох біомеханічних систем
тільки конструкція АЗФ ІІ моделі за�
безпечує жорсткість фіксації фраг�
ментів, достатню для одноопорного
стояння на одній кінцівці. З огляду
на анатомічні особливості гомілки,
концентричне розташування опор
апарата відносно великогомілкової
кістки можливе лише за умови вико�
ристання опор, діаметр яких значно
перевищує окружність сегмента. А
це потребує збільшення габаритів
конструкції та зменшення жорст�
кості фіксації фрагментів внаслідок
збільшення відстані до точок
фіксації черезкісткових елементів.

Як свідчать дані літератури [10],
навантаження на одну кінцівку під
час ходьби становить 120 — 130%
маси тіла. Для людини з середньою
масою тіла сила навантаження на
одну кінцівку під час ходьби стано�
вить:

F = 70 кг 9,80665 м/с2 1,3 =
892,405 Н.

Отже, конструкції АЗФ обох мо�
делей не здатні забезпечити жорст�
кість фіксації фрагментів, достатню
для раннього повноцінного наван�
таження травмованої кінцівки під
час ходьби.

Таким чином, під час че�
резкісткового остеосинтезу кісток
гомілки перевагу слід віддавати апа�
ратам з ексцентричним розташу�
ванням опор, що забезпечує більшу
жорсткість фіксації фрагментів у
порівнянні з такою апаратів з кон�
центричним розташуванням опор
на 631,43% — при прикладанні ком�
пресійних, на 8,35—31,75% — попе�
речних та на 19,72% — ротаційних
зміщувальних зусиль.

Проте, навіть жорсткість фіксації
в апараті за ексцентричного розта�
шування опор недостатня для ран�
нього повноцінного навантаження
травмованої кінцівки під час ходьби.
Шляхом вирішення цієї проблеми
ми вважаємо розробку апарата з
можливістю адаптації його форми
до анатомічної конфігурації сегмен�
та.
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