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Погляд спортивного травматолога  
на біомеханіку кульшового суглоба

Резюме. Як основна ланка між верхньою частиною тіла та нижньою кінцівкою кульшовий суглоб відіграє 
важливу роль у розвитку та передачі імпульсів сили під час виконання щоденних рутинних дій та спортив-
них вправ. Для цього суглоба характерний надзвичайно високий рівень природної кісткової стійкості, а 
особливості його кісткової структури значно впливають на його біомеханічні властивості. Ці біомеханічні 
принципи мають велике значення при встановленні діагнозу та показань до оперативного лікування струк-
турних аномалій кульшового суглоба, а також для розуміння фізичних навантажень на кульшовий суглоб під 
час спортивних тренувань, які можуть призвести до травм або хронічних патологічних процесів.
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Анатомія
Розглядаючи біомеханічні принципи функціонуван-

ня кульшового суглоба людини, необхідно враховувати 
нормальну анатомію проксимального відділу стегнової 
кістки і таза, оскільки м’язи, зв’язки, а також кістко-
ві структури забезпечують рівновагу сил, що дозволяє 
здійснювати контрольовані рухи в стегново-ацетабу-
лярному з’єднанні. Хоча локальна анатомічна структу-
ра кульшового суглоба має велике значення, необхідно 
зазначити, що кульшовий суглоб з’єднує тулуб і нижню 
кінцівку, і ці структури суттєво впливають на біомеха-
ніку кульшового суглоба. 

За класичним визначенням, кульшовий суглоб — це 
обмежене з’єднання між кулястою голівкою прокси-
мального відділу стегнової кістки і вертлюжною запа-
диною тазової кістки. Разом голівка стегнової кістки 
та вертлюжна западина утворюють кулястий суглоб. 
Вертлюжна западина розміщується в місці з’єднання 
клубової, сідничної та лонної кісток таза — Y-подібний 
хрящ — і починає розвиватися в ембріона на 8-му тиж-
ні [1], а на 11-му тижні кульшовий суглоб вже є повно-
цінно сформованим [2]. Зростання хрящової пластини 
відбувається через Y-подібний хрящ, при цьому ямка 
кульшової западини розвивається донизу, убік та впе-
ред у відповідь на наявність головки стегнової кістки [3, 
4]. Розміри та орієнтація ацетабулярного отвору опи-
суються рентгенографічно: оцінюються латеральний 
центральний кут, передній центральний кут, кут Tonnis, 

а також кут ацетабулярного нахилу; значення цих кутів 
залежить від глибини вертлюжної западини, нахилу її по-
верхні, що утримує вагу, а також відповідного обсягу по-
криття головки стегнової кістки [5]. Розвиток вертлюж-
ної западини продовжується до зростання Y-подібного 
хряща, зазвичай до віку від 16 до 18 років [3].

Хоча класичне визначення кульшового суглоба 
як кулеподібного суглоба з єдиним центром ротації є 
концептуально простим уявленням і, таким чином, до-
зволяє робити припущення щодо біомеханічних влас-
тивостей суглоба та робити робочі підрахунки, треба 
пам’ятати, що голівка стегнової кістки має не ідеально 
сферичну форму. Сам центр ротації не однаковий для 
різних видів руху. Крім того, індивідуальні відхилення 
в морфології проксимального відділу стегнової кістки 
впливають на ступінь того, наскільки це явище може 
бути спостережене, і дозволяють зробити припущення 
щодо можливості розвитку коксартрозу в майбутньому 
[6]. Незначні відмінності в морфології стегнової кіст-
ки та морфології вертлюжної западини впливають на 
біомеханіку кульшового суглоба, але ці відмінності ще 
не були описані докладно, що ускладнює розрахунки, 
саме тому в цій статті ми виходимо з того, що кульшо-
вий суглоб є єдиним кулеподібним суглобом з одним 
центром ротації та сферичною головкою стегнової 
кістки, якщо інше не встановлено.

Функціональна глибина вертлюжної западини збіль-
шується за рахунок вертлюжної губи, що складається з 
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фіброволокнистого хряща, що є краєм вертлюжної за-
падини і знаходиться глибоко в суглобовій сумці. Така 
структура підвищує функціональну стійкість суглоба, 
діючи як ущільнювач між западиною та голівкою стег-
нової кістки, запобігаючи зникненню синовіальної рі-
дини зсередини суглоба [7, 8]. Щоб від’єднати голівку 
стегнової кістки від вертлюжної западини, треба подо-
лати дію ущільнювача, що додає кульшовому суглобу 
стійкості [9]. Це призводить до того, що в останках тіла 
людини, коли зв’язки та м’язи стегна розщеплюють-
ся, стегнова кістка може залишатися в западині через 
ефект засмоктування [10]. Крім того, види діяльнос-
ті, пов’язані з навантаженнями, за наявності діючого 
ущільнювача вертлюжної губи призводять до збіль-
шення внутрішньосуглобового тиску — під час цього 
процесу внутрішньосуглобове тертя зменшується за 
рахунок покращання змащування суглоба [7, 9].

Куляста голівка стегнової кістки розвивається одно-
часно з вертлюжною западиною [3] і пов’язана з діа-
фізом стегнової кістки через її внутрішньокапсульну 
шийку та позакапсульні міжвертельні ділянки. Нор-
мальний нахил між шийкою стегнової кістки та її тілом 
(шийково-діафізарний кут) поступово зменшується від 
народження до моменту, коли скелет є вже повністю 
сформованим. У дитини, яка щойно народилася, цей 
кут становить 150 градусів, а в повністю сформовано-
му скелеті дорослої людини — 125 ± 5 градусів [11]. В 
аксіальній площині шийка стегнової кістки має рота-
цію допереду (антеверсія) щодо дистальної осі надви- 
ростків стегнової кістки, причому нормальним вва-
жається антеверсія від 12 до 14 градусів [12]. Оскільки 
ступінь антеверсії проксимальної частини стегнової 
кістки збільшується, також зростає механічна перева-
га великого сідничного м’яза [13], при цьому механічні 
можливості привідних м’язів зменшуються [14]. Вели-
кий і малий вертлюги — це виступи на відповідно край-
ньому боковому і задньосередньому проксимальному 
відділі стегнової кістки, де з’єднуються різні м’язи, які 
відповідають за рух стегна.

Кульшовий суглоб оточений товстою волокнинною 
капсулою, що починається з вертлюжної губи в бік 
передньої міжвертлюгової лінії проксимального від-
ділу стегнової кістки спереду і до задньої міжвертлю-
гової лінії ззаду [11]. Із капсулою кульшового суглоба 
пов’язані три зв’язки, які допомагають стабілізувати 
його в екстремальних точках руху. Серед цих зв’язок: 
іліофеморальна зв’язка (зв’язка Bigelow), яка простяга-
ється від передньої нижньої клубової ості до передньої 
міжвертлюгової лінії, лобково-стегнова зв’язка, яка 
приєднується до верхньої лобкової частини та нижньої 
поверхні шийки стегнової кістки, а також сіднично-
стегнова зв’язка, яка простягається від сідничної кіст-
ки до задньонижньої поверхні шийки стегнової кістки. 
Ці три зв’язки стабілізують голівку, відповідно, під час 
гіпернапруження, гіперабдукції і розтягування. При 
цьому іліофеморальна зв’язка найміцніша з них, а за-
дня сіднично-стегнова зв’язка найтонша і найслабша 
[14]. Ці зв’язки щільніші, коли кульшовий суглоб зна-
ходиться в розігнутому положенні, що пояснює збіль-

шення амплітуди обертання під час згинання порівня-
но з розгинанням. 

Постачання крові до проксимального відділу стег-
нової кістки переважно здійснюється кінцевими гілка-
ми присередніх огинаючих артерій стегна, спереду — у 
меншому обсязі через бічну огинаючу артерію [15]. 
Вертлюжна западина і вертлюжна губа кровопостача-
ються з передньої сідничної, нижньої сідничної та за-
тульної артерій [11, 14, 16, 17].

Під час рухів у кульшовому суглобі задіяна дуже ве-
лика кількість м’язів, що також відповідають за пра-
вильне розташування нижніх кінцівок та тулуба від-
носно один одного. Тип руху, на який впливають такі 
м’язи, залежить від його походження, кріплення м’язів 
та положення кульшового суглоба стосовно таза та ко-
ліна. 

Клубово-поперековий м’яз, прямий м’яз стегна, 
кравецький м’яз і м’яз-натягувач широкої фасції від-
повідають за згинання стегна в кульшовому суглобі. 
Перші три іннервуються стегновим нервом, а м’яз-
натягувач широкої фасції — верхнім сідничним нервом 
[11]. 

Розгинання стегна в кульшовому суглобі здійсню-
ється шляхом скорочення великого сідничного м’яза 
і м’язів задньої поверхні стегна (біцепс стегна, півпе-
ретинчастий та півсухожилковий м’язи) [11]. Вели-
кий сідничний м’яз іннервує нижній сідничний нерв, 
а м’язи задньої поверхні стегна — великогомілкова 
гілка сідничного нерва [11]. Скорочення середнього 
сідничного м’яза, малого сідничного м’яза та м’яза-
натягувача широкої фасції іннервуються гілками вели-
кого сідничного нерва та призводять як до скорочення, 
так і до зовнішнього обертання голівки стегнової кістки 
у вертлюжній западині. Аддукція стегна в кульшовому 
суглобі досягається скороченням великого привідного 
м’яза, довгого привідного м’яза, короткого привідного 
м’яза, які іннервуються затульним нервом. М’язи, за-
діяні у внутрішньому обертанні кульшового суглоба, 
та відповідні нерви, що їх іннервують, такі: внутрішній 
затульний м’яз (внутрішній затульний нерв), зовніш-
ній затульний м’яз (затульний нерв), верхній близ-
нюковий м’яз (внутрішній затульний нерв), нижній 
близнюковий м’яз (нерв квадратного м’яза стегна), 
грушоподібний м’яз (нерв грушоподібного м’яза S1 та 
S2), а також квадратний м’яз стегна (нерв квадратного 
м’яза стегна) [11].

Рухи в кульшовому суглобі
У сагітальній площині в нормальному кульшовому 

суглобі може здійснювати згинальний рух на 120–125 
градусів, а розгинальний рух — на 10–15 градусів 
[12, 18]. Загалом такий рух обмежується капсульно-
зв’язковими структурами і м’язово-сухожильними еле-
ментами, а також кістковою архітектурою стегна. Зги-
нання стегна значною мірою обмежено положенням 
колінного суглоба, тоді як розгинання колінного су-
глоба значно знижує згинання стегна через пов’язане 
зменшення напруження м’язів задньої поверхні стегна, 
які проходять повз обидва згадані суглоби [12]. Ілеофе-
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Таблиця 1. Середні значення максимального руху стегна у 3 різних площинах  
під час звичайних видів діяльності [21]

Вид активності Площина руху Значення 
(градуси)

Зав’язування шнурків із ногою на підлозі Сагітальна 
Фронтальна 
Поперечна

124 
19 
15

Зав’язування шнурків із ногою на протилежному стегні Сагітальна 
Фронтальна 
Поперечна

110 
23 
33

Сідання і вставання зі стільця Сагітальна 
Фронтальна 
Поперечна

104 
20 
17

Згинання, щоб підняти предмет з підлоги Сагітальна 
Фронтальна 
Поперечна

117 
21 
18

Присідання Сагітальна 
Фронтальна 
Поперечна

122 
28 
26

Підйом сходами Сагітальна 
Фронтальна 
Поперечна

67 
16 
18

Спуск сходами Сагітальна 36

моральна зв’язка, передня капсула і м’язи-згиначі об-
межують розгинання кульшового суглоба [12]. Коли 
стегно знаходиться в положенні згинання від 0 до 70 
градусів, бічне обертання може бути від 0 до 90 градусів 
[19]. Коли в кульшовому суглобі стегно знаходиться в 
положенні розгинання, присереднє (внутрішнє) та біч-
не (зовнішнє) обертання значно менші, оскільки м’які 
тканини стегна знаходяться в стані більшого напру-
ження під час розгинання, таким чином обмежуючи 
ступінь обертання.

Поєднаний рух кульшового суглоба і таза разом 
впливає на весь рух стегна, а амплітуда рухів, згадана 
вище, залежить також і від руху таза. Дюберрі та співав-
тори описують відмінності в задньому обертанні таза: з 
колінним суглобом у положенні згинання 26% згинан-
ня стегна відбувається в результаті попереково-тазово-
го обертання, а з колінним суглобом у положенні роз-
гинання у результаті попереково-тазового обертання 
відбувається 39% згинання стегна [18]. Вважається, що 
під час піднімання ваги вплив обертання таза на зги-
нання стегна становить 18 % [20].

Хоча основні обмеження амплітуди руху кульшово-
го суглоба традиційно пов’язують із м’якими тканина-
ми стегна, останнім часом значний інтерес становить 
роль кісткової архітектури. За умов, які призводять 
до аномалій проксимальної стегнової або ацетабу-
лярної морфології, наприклад фемороацетабулярний 
імпінджмент, рух часто обмежений через аномальний 
контакт кісток між ділянками проксимальної частини 
стегнової кістки та вертлюжної губи в крайніх поло-
женнях амплітуди руху [6]. У таких клінічних ситуа-
ціях рух, що відбувається між стегновою кісткою та 
вертлюжною западиною, є меншим, а таз починає 
рухатися раніше.

Всі рухи стегна, необхідні для виконання стандарт-
ної щоденної діяльності, описані в статті [21] та наво-
дяться в табл. 1. 

Джонсон і Смідт провели електрогонометрич-
ні дослідження 33 пацієнтів та виявили, що для 
здійснення щоденної діяльності, наприклад, для 
зав’язування шнурків, необхідне відведення та біч-
не (зовнішнє) обертання на 20 градусів, а також зги-
нання стегна на 120 градусів [21, 22]. Крім того, із 
збільшенням віку пацієнтів відбувається загальне 
зниження амплітуди руху стегна, при цьому в стар-
ших пацієнтів спостерігаються знижена здатність 
до згинання та розгинання стегна, а також змен-
шення довжини кроку [20].

Серед деяких категорій атлетів спостерігається зни-
ження амплітуди руху стегна. Наприклад, деякі бігуни 
на довгі дистанції, які не належать до спортивної еліти і 
виявляють гнучкість нижчу, ніж в інших атлетів, пока-
зують вищий рівень ефективності бігу. Вважається, що 
вища економічність руху таких спортсменів пов’язана 
з відносною відсутністю витрат енергії на стабілізацію 
стегна і таза м’язами та сухожилками під час бігу по-
рівняно з більш гнучкими бігунами [23, 24]. Також роз-
гинання стегна в професійних хокеїстів на 10 градусів 
менше за норму для їх віку [25], і деякі вчені вказують 
на скорочення згинання стегна як на потенційну при-
чину хронічного болю в нижньому відділі спини в дея-
ких спортсменів [27].

Цикл ходіння
Кульшовий суглоб поєднує нижні кінцівки та ту-

луб, і рух, який здійснюється цими частинами тіла, 
дозволяє ходити на двох ногах. Рух, що здійснюється 
в кульшовому суглобі під час циклу ходіння, харак-
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теризується згідно з різними фазами циклів бігу та 
ходіння, причому середнє значення згинання стегна 
та його розгинання відповідно 35 та 10 градусів [22, 
28]. Під час ходіння кульшовий суглоб максимально 
розгинається під час відриву п’яти від землі і макси-
мально згинається наприкінці фази переносу [29]. Під 
час фази опори в ходінні спостерігається приведення 
стегна в кульшовому суглобі, а також його присеред-
нє (внутрішнє) обертання, центр гравітації при цьо-
му знаходиться ближче до кульшового суглоба, а під 
час фази переносу спостерігається відведення та бічне 
(зовнішнє) обертання, коли нижня кінцівка підтягу-
ється допереду. У табл. 2 наводяться зміни положення 
стегна, задіяних м’язів, їх участь у циклі ходіння та на 
різних етапах ходьби [30].

Наявність етапу подвійної опори визначає діяль-
ність ходіння. Коли швидкість ходіння зростає, змен-
шується тривалість фази подвійної підтримки, а біг 
починається, коли ця фаза виходить із циклу ходьби 
і замінюється фазою польоту, коли обидві ноги од-
ночасно відриваються від землі [31]. Із збільшенням 
швидкості бігу тривалість фази польоту зростає. Сту-
пінь згинання і розгинання стегна змінюється, коли 
збільшується швидкість ходіння від безпосередньо 
ходіння до легкого бігу та бігу, причому максимальне 
згинання стегна збільшується більше ніж до 55 граду-
сів посередині фази переносу стегна під час ходіння та 
легкого бігу [30]. Під час ходіння та легкого бігу роз-
гинання стегна менше, ніж під час бігу, і відрив паль-
ців ноги від землі відбувається перед максимальним 
розгинанням стегна під час бігу та легкого бігу, хоча 

під час ходіння це відбувається після максимального 
розгинання стегна [30]. Ступінь відведення та приве-
дення кульшового суглоба варіює, коли відбувається 
прискорення руху від ходіння до легкого бігу та бігу, 
причому максимальні значення цих рухів спостері-
гаються під час бігу [30]. Приведення стегна в куль-
шовому суглобі на максимальній швидкості бігу ста-
новить від 15 до 20 градусів і спостерігається відразу 
перед опусканням п’яти, а максимальне відведення 
відбувається у фазі переносу під час бігу після відриву 
пальців ноги від землі [30].

Сили, що впливають на кульшовий 
суглоб

Впродовж багатьох років багато зусиль спрямовуєть-
ся на описання різних сил, що впливають на реакцію 
кульшового суглоба людини. Існують оцінки на основі 
підрахунку та схем діючих сил, але такі методи вимага-
ють припущень та спрощень щодо м’язів-антагоністів 
та багатьох м’яких тканин, які впливають на розподіл 
сил у кульшових суглобах. Пряме вимірювання цих сил 
до сьогодні залишається практично неможливим. Про-
те прямі вимірювання були здійснені після ендопроте-
зування кульшового суглоба, і ці дані можна застосову-
вати до нативного суглоба людини.

Розрахунки in vitro
Підрахунки сил, які діють на кульшовий суглоб, є 

типовими в літературі з біомеханіки та ортопедії, при 
цьому більшість схем є розкладом сил, що діють попе-
рек кульшового суглоба під час стояння на одній кін-

Фаза ходіння Положення стегна Активні м’язи Наявність під 
час циклу (%)

Стійка 
Перший контакт 30 градусів згинання М’язи задньої поверхні стегна 

та великий сідничний м’яз
0–2

Відповідь на навантаження 30 градусів згинання 
Приведення від 5 до 10 
градусів 
Присереднє обертання від 5 
до 10 градусів

М’язи задньої поверхні стегна 
та великий сідничний м’яз

0–10

Середнє стояння 0 градусів згинання-розги-
нання

Середній сідничний м’яз, 
малий сідничний м’яз та м’яз-
натягувач широкої фасції

10–30

Кінцеве стояння Нейтральне відведення-
приведення 
Розгинання 10 градусів

Клубовий м’яз 30–50

Передхитання 0 градусів згинання-
розгинання

Клубовий м’яз та довгий 
привідний м’яз

50–60

Початкове хитання 20 градусів згинання 
5 градусів згинання

Попереково-клубовий м’яз, 
прямий м’яз стегна, тонкий 
м’яз, кравецький м’яз

60–73

Середнє хитання Відведення від 20 
до 30 градусів

Попереково-клубовий м’яз, 
тонкий м’яз і кравецький м’яз

73–87

Кінцеве хитання 30 градусів згинання М’язи задньої поверхні стегна 
та великий сідничний м’яз

87–100

Таблиця 2. Вісім фаз циклу ходіння [30]
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цівці (рис. 1) [19, 32, 33]. Такі підрахунки є спрощен-
ням, що грунтується виключно на сили у фронтальній 
площині, які діють на кульшовий суглоб у статичних 
умовах, але вони корисні як легка для розуміння 
основа для демонстрації того, як незначні зміни в по-
ложенні тіла або в анатомії стегна впливають на сили, 
які діють на кульшовий суглоб. У статичних умовах 
для утримання положення таза паралельно до землі 
на таз та кульшовий суглоб діють такі сили (рис.  1): 
сила гравітації W, що дорівнює різниці маси тіла та 
маси протилежної нижньої кінцівки; А, що є силою 
відвідних м’язів, під дією яких утримується таз, і F, 
що є силою, прикладеною головкою стегнової кістки 
до вертлюжної западини, або силою реакції суглоба 
[32]. Силу реакції суглоба F можна визначити за си-
лою відведення. Якщо відома маса тіла людини, пле-
че сили гравітації d та плече сили м’язів відведення l, 
то силу відведення A можна вирахувати за рівнян- 
ням (1) [19]:

5/6W × d
                                 А =                           .                                 (1)

l

У положенні рівноваги сума векторів сили A, F 
та W дорівнює нулю, отож при додаванні векторів A 
та W величина сили реакції суглоба F, за підрахун-
ками, у 2,7 раза більша від маси тіла і спрямована 
під кутом 69 градусів до горизонтальної лінії при 
стоянні на одній нозі, з паралельним до землі по-
ложенням таза [19].

Хода Тренделенбурга спостерігається, коли паці-
єнт нахиляється у фронтальній площині під час фази 
стояння чи ходіння таким чином, що більша частина 
його ваги знаходиться над ногою, на якій він стоїть. Це 
часто можна спостерігати в пацієнтів із болем у стегні і 
часто вважається показником основної патології куль-
шового суглоба або слабкістю відвідного м’яза. Хоча 
чиста слабкість відвідних м’язів і є нетиповою клініч-
ною знахідкою (за відсутності основної патології куль-
шового суглоба), розуміння основ біомеханіки куль-
шового суглоба допомагає пояснити, чому така техніка 
ходіння дає переваги при болі в стегні. Коли вага лю-
дини переміщується на опорну ногу і ближче до центру 
обертання суглоба, плече сили гравітації скорочується, 
таким чином знижуючи силу, що має генерувати м’яз 
відведення, щоб протидіяти силі гравітації, яка діє на 
таз. Такий результат загального зниження сили/на-
вантаження на кульшовий суглоб при його скороченні 
пропорційно ступеню скорочення плеча сили гравіта-
ції [32]. Іншими словами, чим гірше нахил Тренделен-
бурга, тим нижчий рівень навантаження на кульшовий 
суглоб.

Оскільки зміни в значенні плеча сили гравіта-
ції співвідносяться з моделлю ходи Тренделенбурга, 
вони можуть змінюватися шляхом застосування па-
лиці для зменшення навантаження на кульшовий су-
глоб. Якщо палицю тримають у протилежній руці під 
час ходіння, генерується сила, направлена догори, що 
допомагає протидіяти силі гравітації, яка діє на вагу 

пацієнта, таким чином зменшується сила відведен-
ня, необхідна для утримання рівня таза, і відповідно 
зменшується навантаження на кульшовий суглоб [32]. 
Значення сили реакції палиці на землі, необхідної для 
зменшення сили реакції протилежного кульшового 
суглоба, пропорційно набагато менше через те, що 
плече сили палиці значно довше за плече сили проти-
лежних відвідних м’язів. Таке зменшення сили мож-
на вирахувати, і деякі дослідники визначають його 
як приблизно 20 % [32]. Іншими авторами було вста-
новлено, що, максимально збільшуючи ефект вико-
ристання палиці, можна досягти до 42 % зменшення 
м’язової активності, що відповідає зменшенню сили 
реакції кульшового суглоба з 3,4 раза більше маси тіла 
до 2,2 раза [34].

Хоча наявність і лікування остеоартроза кульшо-
вого суглоба не є основним завданням спортивної 
травматології, у роботах, присвячених їй, постійно 
згадується, що зменшення маси може значно скоро-
тити силу реакції кульшового суглоба, таким чином 
потенційно знизити симптоми пацієнтів з артрозом 
кульшового суглоба. На рис. 1 показано, як на силу 
реакції кульшового суглоба впливає маса тіла паці-
єнта і як будь-яке зменшення маси тіла може допо-
могти знизити цю силу. Використання палиці може 
бути прикладом для демонстрації пацієнтам користі 
зменшення маси; полегшення від використання па-
лиці еквівалентно зниженню маси тіла приблизно на 
20 % [32].

Рисунок 1. Сили, що впливають на кульшовий 
суглоб під час стояння на одній нозі, в умовах 
рівноваги. Сила гравітації W, сила відвідного 

м’яза A, сила реакції кульшового суглоба F, плече 
сили відвідного м’яза і плече сили гравітації
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Через те, що сила реакції кульшового суглоба 
пропорційна силі, що прикладена до проксималь-
ної стегнової кістки м’язами відведення (рівняння 
(1)), ключовим фактором, який впливає на значення 
сили реакції суглоба, прикладеної до головки стег-
нової кістки, є відношення плеча сили відвідного 
м’яза до плеча сили гравітації або відношення l до d у 
рівнянні, наведеному вище [19]. Коли це відношен-
ня зменшується, сила реакції суглоба збільшується. 
Значення плеча сили гравітації і відвідних м’язів ви-
користовуються в реконструктивній хірургії кульшо-
вого суглоба. Наприклад, надаючи серединне поло-
ження вертлюжному компоненту під час тотального 
ендопротезування кульшового суглоба, плече сили 
гравітації може знизити відвідну силу на 40 % і від-
відний момент на 50 % [35]. Аналогічно підвищення 
компенсації стегнової кістки або розворот великого 
вертлюга боком під час тотального ендопротезуван-
ня кульшового суглоба підвищує механічну перевагу 
відвідних м’язів шляхом збільшення плеча сили від-
відних м’язів, що співвідноситься із зниженням ре-
акції сили стегна [36]. Остеотомія при варусних де-
формаціях справляє такий самий ефект, знижуючи 
силу реакції суглоба шляхом збільшення плеча сили 
відвідних м’язів.

Хоча результати вивчення сил, що діють на куль-
шовий суглоб у статичному положенні, корисні та 
досить чіткі, дія руху та різних видів навантаження, 
найімовірніше, є більш цікавою та доречною для лі-
кування спортсменів. Сили, що діють на кульшовий 
суглоб, можна розраховувати для бігу та ходіння, але 
такі розрахунки потребують врахування кінетичних 
та кінематичних даних всієї нижньої кінцівки, є до-
сить складними і не є метою цієї роботи. Брікманн 
та ін. [32] наводять підсумок власної роботи [37], а 
також роботи Новачека [38], Вінтера [39], Пола [40, 
41] і Моррісона [42] щодо таких розрахунків. Ці до-
слідники показали, що під час повільного ходіння 
навантаження на кульшовий суглоб досягає близько 
3-кратної маси тіла людини відразу після контакту 
п’яти із землею, і це навантаження збільшується до 
4-кратної маси тіла в момент перед відривом пальців 
ніг від землі [28]. При збільшенні швидкості ходіння 
пікове значення навантаження на кульшовий суглоб 
збільшується приблизно до 4 мас тіла людини, а на-
вантаження в момент перед відривом пальців ноги 
збільшується не так значно.

Під час бігу сили, що дорівнюють від 7 до 8 мас тіла, 
проходять через кульшовий суглоб під час контакту 
п’яти із землею і трохи більше — під час відриву паль-
ців ніг від землі [28]. Необхідно зазначити, що ці розра-
хунки описують рух по прямій, не враховуючи види ді-
яльності, які виконують інші спортсмени, наприклад, 
у баскетболі, тенісі, футболі, які вимагають виконання 
різкої зміни напрямку руху.

Ускладнені рухи, такі як підрізання та обертання, 
характерні для деяких видів спорту, роблять проблема-
тичним розрахунок сили, але ван дер Богерт та співав-
тори застосували математичну модель, щоб приблизно 

розрахувати сили, прикладені до кульшового суглоба 
під час спуску на лижах. Вони виявили, що модуль на-
вантаження на кульшовий суглоб становить від 8,3 до 
12,4 маси тіла людини, а за приблизними розрахунка-
ми навантажень під час інших видів лижного спорту ці 
показники менші (від 4,1 до 7,8 маси тіла людини) [43]. 
Як і очікувалося, біг на лижах створює набагато менше 
навантаження на кульшовий суглоб, а саме від 4,0 до 
4,6 маси тіла людини [43].

Макнітт-Грей зі співавторами, провівши заміри 
сили реакції опори під час приземлення з 3 різних 
висот, виявили, що сили реакції опори під час при-
землення є нижчими в тренованих гімнастів по-
рівняно зі спортсменами-аматорами. Вони також 
виявили, що треновані гімнасти досягали найви-
щого показника сили реакції опори в середньому 
на 6,3 мс швидше, при цьому аматори пристосову-
валися до приземлення з більшої висоти за рахунок 
збільшення кута згинання кульшового суглоба і за-
гальної тривалості фази приземлення, а професійні 
спортсмени показували більший момент розгинан-
ня гомілково-ступневого суглоба та кульшового су-
глоба під час приземлення [44].

Вимірювання in vivo
Прямі заміри сил, що діють на кульшовий суглоб 

спортсменів, потребують встановлення вимірюва-
ча сили хірургічним шляхом, що є неможливим. Але 
Бергман та співавтори зробили спробу описати сили, 
що діють на ендопротез кульшового суглоба, провівши 
заміри під час різних видів діяльності після тотального 
ендопротезування кульшового суглоба [37]. Цій групі 
дослідників вдалося встановити датчики тиску в ком-
поненти ендопротеза кульшового суглоба. Результати 
цих вимірювань підтвердили in vitro розрахунки. Як 
очікувалося, сила, що діє на кульшовий суглоб, під час 
прискорення ходьби становить: до 300 % ваги людини 
під час повільного ходіння, 350–400 % під час швидко-
го ходіння, до 500 % під час легкого бігу і максималь-
но — 800 % — під час спотикання. Цікаво відзначити, 
що значення сили, що діє на кульшовий суглоб під час 
стояння на двох ногах, становить від 80 до 100 % ваги 
людини. Той факт, що ці сили не становлять менше 
половини цього значення, пов’язують із безперерв-
ним напруженням м’язів, що діє на кульшовий суглоб 
під час такого типу стояння [32]. Перевага такого типу 
вимірювання — це те, що враховуються всі сили, які 
діють на кульшовий суглоб, на відміну від in vitro роз-
рахунків, коли дія м’язів або зовсім не враховується, 
або враховується лише мінімально, а також не врахову-
ється пружний натяг м’язів, сухожилків та суглобової 
капсули [32].

Тиск на суглобові поверхні
Через те, що зміна місця тиску на суглобовий хрящ 

кульшового суглоба вважається фактором, що впливає 
на розвиток остеоартрозу кульшового суглоба, корис-
но розглянути анатомічні елементи і сили, які визна-
чають ці потенційні зміни. Основний тиск на суглоб 
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можна розрахувати як відношення сили реакції суглоба 
до площі поверхні головки стегнової кістки, на яку діє 
така сила:

                                         P
mean

= F/A,                                       (2)

де А — «проектна площа» суглоба. Хоча при цьому не 
враховується нерівна поверхня головки стегнової кіст-
ки і формула є занадто спрощеною, однак, якщо маса 
тіла становить 60 кг, а діаметр головки стегнової кіст-
ки — 5 см, то, використовуючи інформацію зі схем ді-
ючих сил, що наведені вище, при силі реакції суглоба 
1500 N середнє значення тиску на кульшовий суглоб 
становить, згідно з розрахунками, 5 N/см2 [32].

Проте реальна робоча поверхня кульшового суглоба 
не є ідеально сферичною, і реальний розподіл тиску по 
суглобовому хрящу нерівномірний. Це пов’язане з тим, 
що кульшова западина має бічний отвір і не є цільною 
півкулею. Коли ми маємо цільну півкулю, максималь-
ний тиск на суглоб прикладений до точки, що лежить 
на векторі, який паралельний до вектора сили реакції 
стегна. Від цієї точки тиск зменшується в напрямку 
периферії півкулі і досягає нульового значення на губі 
півкульної западини, якщо в системі немає тертя (що 
є слушним припущенням, враховуючи, що коефіцієнт 
тертя кульшового хряща дуже незначний). У такій си-
туації, коли немає повного покриття кулі та западини 
суглоба, за умов рівноваги спостерігається більший 
тиск на хрящ біля непокритої ділянки губи, а на більш 
обмеженому боці значення тиску наближені до нуля 
[32]. Грінвальд та Брінкманн у подальшому описали 
розподіл тиску як косинусоподібний і змогли розра-
хувати значення розподілу тиску в півкулях при різних 
ступенях покриття [45, 46]. Наприклад, у разі кулі з по-
криттям у 130 градусів точка максимального тиску спо-
стерігається збоку за умов рівноваги, а при зменшенні 
значення покриття до 110 градусів (симуляція диспла-
зії кульшового суглоба) максимальний тиск спостері-
гається на латеральній частині губи, де це значення є 
більшим, ніж при покритті у 130 градусів [32, 45]. У клі-
нічному відношенні ці розрахунки добре відповідають 
спостереженим випадкам посилення зносу хряща в 
пацієнтів із дисплазією суглоба, коли спостерігаються 
надмірне навантаження на край западини і передчасна 
поява артрозу. Були зроблені прямі заміри тиску на су-
глоб у суглобових поверхнях, але виникли певні труд-
нощі. Рушфельт та співавтори вимірювали суглобовий 
тиск за допомогою ультразвукового зонда на поверхні 
імпланта-хряща після проведення геміартропластики 
на зразках кульшового суглоба. Через невеликі роз-
біжності між діаметром протеза та западини вияви-
лось неможливим зробити загальні висновки щодо 
замірів тиску природного суглоба людини [47]. Браун 
і Шоу використовували датчики тиску, встановлені на 
головку стегнової кістки трупа для вимірювання кон-
тактного суглобного тиску, але виявили, що макси-
мальний тиск розподілений випадково [48]. Брінкман 
описав декілька недоліків в їх експериментах, а саме 
головка стегнової кістки перебувала під навантажен-
ням у напрямку вектора навантаження і не рухається 

вільно; спостерігалась невідповідність між жорсткістю 
матеріалу датчика та суглобового хряща, а також суб-
хондральної кістки, що могло вплинути на результати 
замірів при навантаженні на систему [32].

Висновки
Базовий опис біомеханіки стегна не задовольняє ви-

могам спортивної травматології і потребує врахування 
комплексної взаємодії кісткової структури, м’язів, капсу-
ли та зв’язок цього суглоба. Для виявлення та лікування в 
спортсменів аномалій кульшового суглоба, що спостері-
гаються в м’яких тканинах стегна, необхідно враховувати 
кісткові аномалії, бо останнім часом все більше дослідни-
ків визнають їх впливовим фактором у встановленні діа-
гнозу та лікуванні хвороб кульшового суглоба. 

Конфлікт інтересів. Автори заявляють про відсут-
ність конфлікту інтересів при підготовці даної статті.
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Взгляд спортивного травматолога на биомеханику  
тазобедренного сустава

Резюме. Как основное связующее звено между туловищем 
и нижней конечностью тазобедренный сустав играет важную 
роль в генерации и передаче моментов силы во время выпол-
нения ежедневных рутинных действий и спортивных упражне-
ний. Для этого сустава характерна высокая степень природной 
костной устойчивости, а особенности его костной структуры 
значительно влияют на его биомеханические свойства. Дан-
ные биомеханические принципы играют большую роль при 

установлении диагноза и показаний к оперативному лечению 
структурных аномалий тазобедренного сустава, а также для по-
нимания физических нагрузок на тазобедренный сустав во вре-
мя спортивных тренировок, которые могут привести к травмам 
или развитию хронических патологических процессов. 
Ключевые слова: биомеханика тазобедренного сустава; ана-
томия тазобедренного сустава; патомеханика; силы тазобе-
дренного сустава; механика тазобедренного сустава
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View of the sport traumatologist on the biomechanics of the hip
Abstract. As the primary link between the trunk and the lower 
limb, the hip joint plays an important role in the generation 
and transmission of forces during routine activities of daily 
living and exercises. This joint is characterized by an extraor-
dinary amount of inherent bony stability, with differences in 
osseous anatomy significantly impacting the biomechanical 
properties of the human hip. These biomechanical principles 

have important implications relative to the diagnosis and the 
surgical treatment of structural hip abnormalities, and the 
physical demands placed on the hip joint during athletic activi-
ties may predispose to the to injury or other chronic pathologic 
processes.
Keywords: hip biomechanics; hip anatomy; pathomechanics; hip 
forces; hip mechanics


