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Эндопротезирование тазобедренного сус
тава является одним из самых экономически 
эффективных хирургических вмешательств, 
а разработка, совершенствование и производ
ство эндопротезов направлено на создание ка
чественных, надежных имплантатов, способ
ных сохранять свои функциональные свойства 
на протяжении длительного времени. В связи 
с этим одним из важнейших этапов разработки 
эндопротезов является биомеханическое обо

снование их работоспособности и надежности
[1,5,9].

В настоящее время для решения этой задачи 
широко используются возможности современной 
компьютерной техники и программного обеспече
ния. Наличие мощного универсального математи
ческого аппарата, оперативность и гибкость прог
нозирования поведения биологических систем и 
внешних факторов позволяют получить достовер
ные результаты на высоком уровне [3,4,5].
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Цель исследования изучить папряжепно- 
дсформированнос состояние костных структур 
бедренной кости и механическое поведение мо
дифицированной ножки эндопротеза тазобед
ренного сустава.

Материал и методы

Компьютерное моделирование было про
ведено для двух конструктивных видов ножек: 
«KAZ НИИТО» -  модель Н. Батпенова», раз- 
работаной в Научно-исследовательском инсти
туте травматологии и ортопедии Министерства 
здравоохранения Республики Казахстан [8], 
и «К-Tmplant, Modell Minden V. Echtermeyer» 
(Германия). Бедренный компонент эндопро
теза тазобедренного сустава для бесцементной 
фиксации «KAZ НИИТО» является модифи
кацией эндопротеза бесцементной фиксации 
«К-Tinplant, Modell Minden V. Echtermeyer» 
и отличается наличием продольного паза 
U-образной формы сечения, проходящего с ла
теральной стороны по всей длине ножки (рис. 1).

Продольный паз служит для компенса
ции избыточного гидростатического давления 
в костномозговом канале, возникающего во 
время установки ножки эндопротеза. Ножки 
имеют средний типоразмер (оффсет 40 мм), 
физиологический изгиб по продольной оси, 
шероховатую поверхность в дистальной и прок

Рис. 1. Модифицированная ножка эндопротеза 
тазобедренного сустава: а — физиологический изгиб; 

б — шероховатая поверхность в дистальной 
и проксимальной частях; в -  продольный паз U-образной 

формы сечения; г -  конструктивные выступы 
на передней и задней поверхностях проксимальной части

симальной частях, что предполагает вторичную 
биологическую фиксацию путем остеоинтегра
ции. Конструктивные выступы (впадины) на 
передней и задней поверхностях проксималь
ной части предназначены для дополнительной 
аптиротациоппой устойчивости. Дистальная 
часть ножки имеет коническую форму с сече
нием, близким к круглому. Геометрия и шерохо
ватость поверхности ножки обеспечивают пере
дачу механической нагрузки в проксимальной 
части кости через ее спонгиозные структуры, в 
дистальной -  через кортикальные. Это достига
ется путем плотной посадки и фиксации ножки 
в подготовленном по ее форме костном ложе.

На первом этапе исследования были разрабо
таны анатомически подобные объемные и конеч
но-элементные компьютерные модели естествен
ной и эндопротезированной бедренной кости 
(рис. 2). Геометрия естественной бедренной кости 
с бедренной головкой соответствует среднеста
тистическим параметрам: длина кости -  около 
400 мм, оффсет -  40 мм, диаметр костномозго
вого капала в истмусе -  12-13 мм.

В качестве опорного компонента системы 
была использована плоская площадка толщи
ной 3 мм из хрящевой ткани, имитирующей 
хрящевую поверхность бедренного эпифиза ко
ленного сустава. Положение нижней грани пло
щадки было зафиксировано в пространстве.

Рис. 2. Компьютерные модели: а — бедренной кости; 
б -  системы «ножка эндопротеза — бедренная кость»; 
F — равнодействующая нагрузка; — тангенциальные 

напряжения; сг. -  радиальные напряжения; 
crz -  осевые напряжения
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Для расчетов напряжений (а) и деформаций 
(в) в компонентах системы были использованы 
прямоугольные системы координат. В каждом 
микрообъсмс компонентов системы результи
рующие векторы а й в  раскладывались на: осе
вую компоненту gz, направленную вдоль оси 
бедренной кости (ножки эндопротеза) или по 
касательной к образующей поверхности, на
правленной снизу вверх в сторону центра ро
тации; радиальную o R, направленную перпен
дикулярно к образующей поверхности данного 
компонента в данной точке, и тангенциальную 
a t, параллельную этой поверхности (рис. 2 б).

На рисунке 3 показаны конечно-элемент
ные модели бедренной кости без эндопротеза 
и с ножками эндопротеза в исходном ненагру- 
женном состоянии и под действием результи
рующей нагрузки F = 3300 Н, приложенной 
в центре бедренной головки. Напряженно- 
деформированное состояние бедренной кости 
определяется сочетанием осевого сжатия и 
изгиба в направлении, близком к латерально- 
медиальному. Величина максимального про
гиба кости и смещение головки бедренного

компонента системы определяют жесткость 
естественной кости и системы с эндопротезом.

Результаты и обсуждение

Результаты расчетов показали, что под дей
ствием нагрузки F смещения в осевом направ
лении центра головки естественной бедренной 
кости и центра головки бедренного компонен
та эндопротеза (точки приложения нагрузки) 
достаточно близки. Головка бедра смещается в 
латеральном направлении больше, чем головка 
эндопротеза, что связано с большей жесткостью 
системы с эндопротезом. Однако следует учи
тывать, что in vivo смещение выбранной точки 
приложения нагрузки в пространстве компен
сируется реакцией противодействующих струк
тур (хряща вертлужной впадины или вкладыша 
чаши эндопротеза). Величины максимального 
прогиба кости, достигаемого вблизи истмуса, 
отличаются незначительно (0,9 1 мм и 1,2 мм 
соответственно), что свидетельствует об анало
гичном биомеханическом поведении естествен
ной и эндопротезированной бедренной кости.

Рис. 3. Деформация и расчетные величины смещения центра головки в латеральном (х) 
и осевом (z) направлениях под действием нагрузки F. мм: а -  модели бедренной кости; 

б — кости с ножкой эндопротеза без продольного паза; в — кости с ножкой с эндопротеза
с продольным пазом

66 2013 -  3 (69) Т Р А В М А Т О Л О Г И Я  И О Р Т О П Е Д И Я  Р О С С И И



Т Е О Р Е Т И Ч Е С К И Е  И Э К С П Е Р И М Е Н Т А Л Ь Н Ы Е  И С С Л Е Д О В А Н И Я

Расчеты напряженно-деформированного 
состояния структур бедренной кости с кони
ческим каналом и ножки эндопротеза отраже
ны на рисунке 4. Растягивающие напряжения 
( + c z) в кортикальных структурах имеют мак
симальные значения в верхней трети бедрен
ной кости с латеральной стороны и достигают 
для кости без эндопротеза 35-37 МПа, сжи
мающие напряжения распределены по дуге 
Адамса и достигают максимума (около 56 М Па) 
вблизи шейки бедра. Величина напряжений 
в кортикальном слое эндопротезированной 
бедренной кости в области большого вертела 
значительно меньше, чем в кости без эндопро
теза, т.к. кортикальные структуры в этом слу
чае воспринимают механическую нагрузку от 
ножки через спонгиозные структуры. По мере 
приближения к истмусу напряжения в корти
кальном слое кости без эндопротеза и с ножкой 
эндопротеза становятся более близкими по ве
личине, и в зоне контакта ножки с кортикалом 
практически выравниваются. Радиальные с г и 
тангенциальные с т компоненты напряжений в 
кортикале во всех зонах бедренной кости при 
данной конструкции ножки и способе ее фик
сации значительно ниже, чем c z, также как и в 
неэндопротезированной бедренной кости. Это 
естественно, так как сама структура плотной 
бедренной кости обусловливает ее значитель
но большую жесткость (модуль упругости) в 
продольном направлении [2, 7, 10]. Таким об
разом, за исключением зоны большого верте
ла, биомеханическое поведение кортикальных 
структур эндопротезированной бедренной ко
сти подобно биомеханике кортикала бедра без 
эндопротеза.

Объемное распределение осевых, радиаль
ных и тангенциальных напряжений в спонгиоз- 
ной кости в области между уровнем резекции и 
малым вертелом бедренной кости показаны на 
рисунке 5 для варианта ножки с продольным 
пазом. Напряженно-деформированное состо
яние спонгиозной кости в целом типично для 
эндопротезирования ножками данного типа и 
характеризуется сочетанием зон сжатия и рас
тяжения. В нашем случае величина компонент 
напряжений не превышает прочностных харак
теристик спонгиозной кости [7, 10] , что позво
ляет прогнозировать стабильность фиксации 
ножки в проксимальном отделе.

Для случая установки ножки без продоль
ного паза наблюдается аналогичный характер 
распределения напряжений в спонгиозе, однако 
концентрация сжимающих и растягивающих 
напряжений с латеральной и медиальной сто
роны выражена слабее, что связано с большей 
жесткостью самой ножки и отсутствием геомет

рических концентраторов напряжений в местах 
контакта паза с костью.

Напряженно-деформированное состояние 
ножки формируется сочетанием изгибающего 
момента во фронтальной плоскости и силы сжа
тия в осевом направлении при существенном 
преобладании первого. Поэтому с латеральной 
стороны ножки (и шейки конуса) формируют
ся растягивающие напряжения, а с медиальной 
- сжимающие, причем абсолютная величина 

растягивающих напряжений на одном и том же 
уровне ножки должна быть несколько меньше, 
чем сжимающих, ввиду наложения напряжений 
сжатия в осевом направлении. При этом рас
пределение напряжений в сечениях вдоль оси 
ножки определяется расстоянием между точкой 
приложения нагрузки и осью ножки в данном 
сечении (плечом нагрузки, создающей изгиба
ющий момент) и размерами этого сечения.

Проведенные расчеты показали, что макси
мальные растягивающие напряжения -  наи
более опасные для металла ножки. Они фор
мируются в шейке конуса (около 190 МПа) и 
в верхней трети тела ножки (около 80 МПа) с 
латеральной стороны (рис. 6). С медиальной 
стороны максимальные напряжения сжатия 
создаются в шейке (165 МПа) и вблизи сере
дины тела ножки (около 100 МПа). При этом 
напряжения в теле ножки с продольным пазом 
выше, чем в теле ножки без продольного паза, 
вследствие большей жесткости и, соответствен
но, сопротивления изгибу последней. Кроме 
того, наличие продольного паза приводит к кон
центрации напряжений в металле на ее «верши
нах» (рис. 7), что нежелательно с точки зрения 
надежности конструкции и предъявляет извест
ные требования к геометрии таких конструк
тивных элементов, в частности, к округлению 
острых кромок.

Установка ножки в канале цилиндрической 
формы приводит к большей площади контак
та ножки с плотной кортикальной костью и, 
соответственно, к увеличению доли нагрузки, 
передаваемой ножкой непосредственно корти
кальным структурам. Проведенные расчеты по
казали, что в этом случае существенных измене
ний напряженно-деформированного состояния 
костных структур не происходит. Качественная 
картина распределения напряжений в нагру
женной кости с цилиндрической формой ка
нала аналогична показанной на рисунках 3 и 4, 
величины же напряжений отличаются не более 
чем на 10%. Напряженно-деформированное 
состояние самой ножки (с продольным пазом и 
без него), установленной в цилиндрический ка
нал бедренной кости, также аналогично случаю 
с ее установкой в коническом канале (рис. 7).
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Рис. 4. Распределение осевых напряжений (az, МПа) в кортикальном бедренной 
кости без эндопротеза ( — ), с ножкой без продольного паза (—♦— ) 

и с ножкой с продольным пазом ( )
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Рис. 5. Распределение напряжений в спонгиозной кости при установке ножки с продольным пазом: 
а -  радиальные напряжения; б -  тангенциальные; в -  осевые

Увеличение площади контакта ножки с кор- 
тикалом приводит к увеличению жесткости 
системы «ножка -  бедренная кость», вслед
ствие чего изгиб ножки под нагрузкой несколь
ко уменьшается, и максимальные растягиваю
щие и сжимающие напряжения в теле ножки 
снижаются (рис. 8).

В целом проведенные расчеты показыва
ют, что уровень напряжений в металле ножек 
при нормальной эксплуатации и действую
щих функциональных нагрузках значительно

ниже критического. В качестве критического 
уровня напряжений в данном случае прини
мается предел выносливости металла ножек 
(сопротивление усталости при многоцикли
ческом нагружении), который для титановых 
сплавов в деформированном состоянии, при
меняемых для производства силовых элемен
тов эндопротезов, составляет не менее 400 
МПа [3]. Таким образом, конструкция ножки 
с продольным пазом обеспечивает достаточ
ный запас надежности [8].
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Рис. 6. Распределение осевых напряжений 
(crz, МПа) в ножках с продольным пазом (-■ -) 
и без продольного паза (—♦— ). установленных 

в канале конической формы

- . 148Е+09  
- . 121Е+09  
- . 933Е+08  
- . 660Е+08  
- . 387Е+08  
- . 113Е+08  
. 160Е+08  
. 433Е+08  
. 706Е+08  
. 980Е+08

Ф

■.125Е+09  
- . 103Е+09  

800Е+08  
■.573Е+08  
- . 346Е+08  
-. 119Е+08  
108Е+08  
335Е+08  
562Е+08  
789Е+08

Рис. 7. Качественное распределение напряжений по длине ножки в коническом канале: 
а -  без продольного паза; б -  с продольным пазом; в -  в сечении ножки с продольным пазом
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Рис. 8. Распределение осевых напряжений 
(oz, МПа) в ножках с проточкой ( -■-) 

и без проточки (—♦— ), установленных в канале 
цилиндрической формы

Выводы

1. Компьютерное моделирование позволи
ло определить напряженно-деформированное 
состояние костных структур бедренной кости 
и механическое поведение модифицированной 
ножки эндопротеза тазобедренного сустава.

2. Математические расчеты показали, что 
мри напряжен i ю-деформ ирова! i ном состоя мни 
смещения по оси центра головки бедренной 
кости и центра головки эндопротеза идентич
ны, но смещение головки бедра в латеральном 
направлении больше, чем смещение головки 
эндопротеза.

3. Величина напряжений в кортикальном 
слое эндопротезированной бедренной кости в 
области большого вертела значительно меньше, 
чем в кости без эндопротеза, а по мере прибли
жения к иетмусу показатели напряжения в кор- 
тикале кости без эндопротеза и с ножкой эндо
протеза сближаются.

А. В бедренном компоненте эндопротеза 
при напряженно-деформированном состоянии 
максимальные растягивающие напряжения 
возникают с латеральной стороны в шейке ко
нуса (190 МПа) и в верхней трети тела ножки 
(80 МПа), максимальные сжимающие напряже

ния -  с медиальной стороны в шейке (165 МПа) 
и в средней части ножки (100 МПа).

5. Напряженно-деформированное состо
яние ножки эндопротеза с продольным пазом 
и без него, установленной в цилиндрическом 
канале бедренной кости, не приводит к суще
ственным изменениям напряженно-дефор
мированного состояния костных структур, и 
уровень напряжений, возникающий в металле 
ножек, значительно ниже критического.
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