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Незважаючи на високу клінічну ефективність пункційної 
вертебропластики, проблема виникнення нових остеопо-
ротичних компресійних переломів хребців після втручання 
залишається актуальною. Одним із ключових механізмів 
розвитку повторних ушкоджень вважається перерозпо-
діл механічних навантажень у хребті внаслідок зміни його 
геометрії та жорсткісних характеристик після компре-
сійного перелому та цементування тіла хребця. Для кіль-
кісного оцінювання цих процесів доцільним є застосування 
методу скінченних елементів (МСЕ). Мета. Біомеханічне 
обґрунтування топографічних закономірностей виник-
нення нових компресійних переломів шляхом аналізу нап­
ружено-деформованого стану (НДС) багатосегментної 
моделі хребта. Побудовано тривимірні скінченно-елемент-
ні моделі хребта ThV–LV з урахуванням остеопоротичних 
властивостей кісткової тканини, включно з інтактною 
моделлю та моделями з компресійними переломами тіл 
хребців різної локалізації. Окремо моделювалися варіанти 
після вертебропластики з локальним заміщенням губчастої 
кістки цементом. Результати. Виявлено, що компресійний 
перелом призводить до суттєвого перерозподілу напру-
жень у суміжних і віддалених сегментах хребта, причому 
характер зон підвищеного напруження залежить від рівня 
первинного ушкодження. Вертебропластика його знижує 
в ушкодженому хребці, проте не усуває підвищеного наван-
таження в інших сегментах, де формуються біомеханічні 
передумови для розвитку повторних переломів. Висновки. 
Отримані результати підтверджують, що локалізація 
первинного перелому визначає просторову структуру пере-
розподілу навантажень у хребті та пояснює топографічні 
особливості виникнення нових переломів після вертебро-
пластики.

Despite the high clinical effectiveness of percutaneous vertebro-
plasty, the occurrence of new osteoporotic vertebral compres-
sion fractures after the procedure remains a significant clinical 
problem. One of the key mechanisms of recurrent fractures is 
believed to be the redistribution of mechanical loads within the 
spine caused by changes in geometry and stiffness after verte-
bral collapse and cement augmentation. Finite element analysis 
(FEA) is an appropriate tool for quantitative assessment of these 
biomechanical processes. The purpose. To provide biomechani-
cal validation of topographic patterns of new vertebral fractures 
by analyzing the stress-strain state of  a multisegment spinal 
model. Methods. Three-dimensional finite element models of the 
ThV–LV spine were developed, taking into account osteoporot-
ic bone properties, including an intact model and models with 
compression fractures at different vertebral levels. Additional 
models simulated post-vertebroplasty conditions with local 
replacement of cancellous bone by bone cement. Results. The 
simulations demonstrated that vertebral compression fractures 
lead to significant redistribution of  stresses in adjacent and 
distant spinal segments, with the location of high-stress zones 
depending on the level of the primary fracture. Vertebroplasty 
reduced stress in the treated vertebra but did not eliminate 
elevated stresses in other spinal segments, where biomechan-
ical conditions favorable for subsequent fractures persisted. 
Conclusion. These findings confirm that the level of the primary 
fracture determines the spatial pattern of load redistribution in 
the spine and may explain the topographic features of new frac-
tures after vertebroplasty. Finite element analysis is an effective 
method for investigating mechanisms of cascade fractures and 
for supporting preventive strategies in patients with osteopo-
rosis. Keywords. Finite element analysis; spinal biomechanics; 
osteoporosis; vertebral compression fractures; vertebroplasty; 
stress-strain state.

Ключові слова. Метод скінченних елементів; біомеханіка хребта; остеопороз; нові компресійні пере-
ломи хребців; вертебропластика; напружено-деформований стан
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Вступ
Остеопоротичні компресійні переломи хребців 

є однією з найпоширеніших причин хронічного 
больового синдрому, порушення функціональної 
активності та зниження якості життя в пацієнтів 
старших вікових груп [1–3]. Пункційна вертебро-
пластика на сьогодні розглядається як ефектив-
ний малоінвазивний метод стабілізації переломів, 
що дозволяє швидко зменшити біль і  відновити 
опороздатність ураженого сегмента [4, 5]. Водно-
час, за даними клінічних досліджень, після вертеб
ропластики зберігається істотний ризик виник-
нення нових компресійних переломів, які можуть 
формувати каскадні ураження та зумовлювати 
прогресування деформацій хребта [6–9].

Незважаючи на значну кількість робіт, які дос
ліджують фактори ризику повторних переломів 
після вертебропластики, більшість досліджень 
зосереджені на демографічних, метаболічних або 
технічних чинниках втручання, тоді як просто-
рові закономірності виникнення нових переломів 
та їх біомеханічні механізми залишаються не ви-
вченими [10–12]. Відсутні публікації, які б аналі-
зували статистичне виявлення таких закономір-
ностей, а тим паче виконувалося їх біомеханічне 
обґрунтування.

Математичне моделювання є важливим ме-
тодом дослідження, який зазвичай використо
вується в складних біомеханічних системах. 
Наразі найбільш відомим способом аналізу для 
вирішення складних задач чисельного моде-
лювання є  метод скінченних елементів (МСЕ). 
Одним із важливих прикладів такого дослід
ження — виявлення розподілу напружено-дефор-
мованого стану (НДС) в хребті під час аналізу 
різних моделей травм і захворювань хребетного 
стовпа. У літературі [13–15] переважно зустрі-
чається вивчення проблем поперекового відділу 
хребта. У меншій мірі дослідження грудопопере-
кового відділу хребта [16, 17], або всього хребта 
загалом [18, 19], що пов’язано зі складністю побу-
дови геометричної моделі та моделювання її пра-
вильної функціональної поведінки. 

У зв’язку з цим актуальним є проведення 
біомеханічного моделювання як логічного про-
довження статистичного дослідження з метою 
обґрунтування механізмів перерозподілу наван-
тажень у хребті після компресійних переломів 
і  вертебропластики, а також підтвердження то-
пографічних закономірностей виникнення нових 
ушкоджень. Такий підхід дозволяє не лише пояс-
нити механізми каскадних переломів, але й ство-

рює наукове підґрунтя для розробки індивідуалі-
зованих профілактичних і лікувальних стратегій 
у пацієнтів з остеопорозом.

Мета: біомеханічне обґрунтування топографіч-
них закономірностей виникнення нових компресій-
них переломів шляхом аналізу напружено-дефор-
мованого стану багатосегментної моделі хребта.

Матеріал і методи 
Матеріали статті були розглянуті на засіданні 

комісії з біоетики ДУ «ІПХС ім. проф. М. І. Си-
тенка НАМН України» (протокол № 260 від 
23.02.2026 р.).

Дослідження з використанням МСЕ виконано 
як логічне продовження попереднього етапу ро-
боти, в якому були виявлені статистично значущі 
топографічні закономірності виникнення нових 
остеопоротичних компресійних переломів хреб-
ців після пункційної вертебропластики. Мета 
математичного моделювання  — біомеханічне  
обґрунтування та перевірка виявлених закономір-
ностей шляхом аналізу напружено-деформовано-
го стану суміжних і віддалених сегментів хреб-
та залежно від локалізації первинного перелому, 
а  саме: ThXI — можлива нова деформація ThVIII; 
у разі ThVII — ThIX, ThXII, LI; за ThXII — ThXI; пер-
винного LI — нові ThXII, LIV, LV [20].

Під час побудови розрахункових моделей 
відштовхувалися від геометричної моделі хреб-
та, яка була розроблена в лабораторії біомеха-
ніки ДУ  «Інститут патології хребта та суглобів 
ім. проф. М. І. Ситенка НАМН України», до неї 
були внесені такі уточнення: 

1) без змін, а властивості кісткових тканин ура-
ховані як тканини з остеопорозом (інтактна модель);

2) моделюється компресійний перелом хребця 
ТhXI на 15° з урахуванням остеопорозу. Додатко-
во в моделях проведені дослідження зі заміною 
третини тіла хребця (тканини губчатої кістки ма-
теріалом із додаванням кісткового цементу 16 %):

а) у передній, середній, та задній частинах 
хребця ТhXI;

б) у передній частині хребця ТhXII;
в) у передній частині хребця L1;
г) у передній частині хребця ТhVII.
Розрахункові моделі наведено на рис. 1.
Властивості матеріалу
У цьому дослідженні матеріал вважався одно-

рідним та ізотропним. Під час вибору властивос-
тей кісткових структур і біологічних тканин ми 
спиралися на дані, які найчастіше зустрічаються 
в літературі. Для кісткових тканин був урахова-
ний остеопороз [21–24]. Використані матеріали 
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з характеристиками модуля пружності (Е), та кое
фіцієнта Пуассона (ν) зведені в таблицю 1. 

Схему навантаження розглянуто за умов вер-
тикального стояння. Для розрахунку величини на-
вантажень різними авторами [25–28] проводилися 
дослідження з визначення м’язових зусиль, які ком-
пенсують вплив ваги окремих компонентів тіла,  
прикладеного до їх центрів мас. Згідно з ними зна-
чення сил, які ми використовували, зведені в табл. 2. 

Місце застосування і напрямок зусиль пока-
зано на рис. 2. Модель фіксується на нижній по-
верхні тіла хребця і суглобових поверхнях LV.

Результати та їх обговорення
Модель неушкодженого блока хребців ThV–LV

Розрахункова модель наведена на рис. 3.

Аналіз результатів розрахунку моделі з остео
порозом кісткової тканини в нормальних 
умовах (рис. 4) показав, що рівень напруже-
ного стану в  хребетному блоці ТhV–LV коли-
вається в таких межах 1–3,2 МПа. Доведено, 
що більш напруженим є поперековий відділ 
хребта LI–LV. Рівень напруження в цій зоні 
досягає значення 3,2 МПа. У грудному від-
ділі найбільш напруженим є блок хребців  
ТhV–ТhVIII. Рівень напруження в цій ділянці 
досягає значення 1,6 МПа.

Таблиця 1
Механічні характеристики використовуваних 

матеріалів

Матеріал Модуль пружності Е 
(МПа)

Коефіцієнт 
Пуассона ν

Остеопоротична кіркова 
кістка [21] 3066,00 0,30

Остеопоротична губчаста 
кістка [21] 132,00 0,30

Міжхребцевий диск 4,20 0,45
Хрящ 5,58 0,45
Суміш губчатої тканини та 
кісткового цементу (16 %) 2200,00 0,34

Таблиця 2
Величини навантаження на хребці ТV–LV

Верхня поверхня 
тілі хребця

Перпендикулярна верхній 
поверхні тіла хребця (Н)

У площині верхній по-
верхні тіла хребця (Н)

ThV 182,7 35
ThVI 9,1 5
ThVII 9,8 5
ThVIII 10,5 5
ThIX 11,2 3
ThX 14,0 3
ThXI 14,7 0
ThXII 17,5 0
LI 16,8 10
LII 16,8 8
LIII 16,1 7
LIV 18,2 5
LV 18,2 0

Рис. 1. Розрахункові моделі: а) модель 
в  нормі з остеопорозом кісткових тканин; 
моделі з компресійним переломом: б) хреб-
ця ТhXI; в) ТhXII; г) LI; д) ТhVII та кістковим 
цементом у задній частині

Рис. 2. Інтактна розрахункова модель, вигляд: а) спереду; 
б) зліва; в) ззаду; г) навантаження та закріплення в розра-
хунковій моделі

a б в г д

a б в г
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Порівняння напруженого стану в хребцях мо-
делі подано на рис. 5.

Із розрахунку можна зробити такі висновки:
– у блоці ТhV–LV розподіл ПДВ відбувається по-

різному. Напруженішим є поперековий відділ хребта;
– у ТhV–ТhXI тіла хребців напруженіші з перед

ньої сторони;

– у LI–LV напруженіший задній опорний 
комплекс.

Модель з компресійним переломом хребця 
ThXI наведено на рис. 6. 

Аналіз результатів розрахункової моде-
лі (рис. 7) як порівняти з інтактною довів, що 
характер розподілу НДС у хребетному блоці 

Рис. 3. Напруження за Мізесом в розрахунковій моделі, ви-
гляд: а) спереду; б) зліва; в) ззаду; г) сагітальний зріз блока 
хребців ThX–ThXII

Рис. 4. Величина напружень за Мізесом у хребцях  
ThV–LV

Рис. 5. Розрахункова модель з компресійним переломом 
тіла хребця ТhXI, вигляд: а) спереду; б) зліва; в) ззаду

Рис. 6. Напруження за Мізесом в розрахунковій моделі, ви-
гляд: а) спереду; б) зліва; в) ззаду; г) сагітальний зріз блока 
хребців ThX–ThXII

Рис. 7. Величина напружень за Мізесом в хребцях ThV–LV 

інтактної та моделі з компресійним переломом

Рис. 8. Зріз у сагітальний площині блока хребців ТhX–ТhXII 

розрахункової моделі

a б в

г

a б в

г

a б в

інтактна модель
модель 
з переломом
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ТhV–LV змінився, рівень напруженого стану 
підвищився; у хребетному блоці LI–LV досягає 
значення 3,7 МПа (3,2 МПа в інтактній моде-
лі), а у блоці ТhV–ТhVIII — 2,1 МПа (1,6 МПа  

в інтактній моделі). Максимальне значення на-
пруження за Мізесом в тілі хребця ТhXI в обчис-
лювальній моделі становить 1,3 МПа (1  МПа 
в інтактній моделі).

Порівняння напруженого стану в хребцях  
інтактної та моделі з компресійним переломом 
подано на рис. 8.

Із розрахунку можна зробити такі висновки:
– характер розподілу НДС у хребетному блоці 

ТhV–LV порівняно з інтактною моделлю змінився. 
Підвищення напруженого стану більшим чином 
відбулося в блоці хребців ТhVII–ТhXI;

– рівень напруженого стану в хребцях  
ТhIX–ТhX підвищився на 60 %. А в хребцях ТhVII, 
ТhVIII і ТhXI на 30 %;

– в інших хребцях рівень напруженого стану 
підвищився в межах 10–20 %.

Рис. 9. Напруження за Мізесом в розрахунковій моделі, ви-
гляд: а) спереду; б) зліва; в) ззаду

Рис. 10. Напруження за Мізесом в тілі хребця ТhXI: а) роз-
рахункова модель; б) модель без кісткового цементу

Рис. 11. Розподіл напружень Мізеса в розрахункових моде-
лях без та з додаванням кісткового цементу

Рис. 12. Зріз у сагітальний площині блока хребців ТhX–ТhXII 
розрахункової моделі з додаванням кісткового цемента: а) в се-
редній частині хребця ТhXI; б) у задній частині хребця ТhXI

Рис. 13. Напруження за Мі-
зесом в тілі хребця ТhXI у мо-
делі з кістковим цементом: 
а) передня частина; б) серед-
ня; в) задня 

Рис. 14. Розрахункова модель із компресійним переломом 
тіла хребця ТhXII, вигляд: а) спереду; б) зліва; в) ззаду

a б в

a б
a б

г

a б
a б в

модель 
з переломом
передня 
частина (16 %)
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Модель із компресійним переломом хребця ThXI 
та кістковим цементом у передній частині

У розрахунковій моделі до остеопоротичної 
губчатої кісткової тканини в передній частині 
тіла хребця ThXI додається кістковий цемент — 
16 % (рис. 9). 

Аналіз результатів розрахункової моделі 
(рис.  10) як порівняти з моделлю без кісткового 
цементу показав, що характер розподілу НДС 
у хребетному блоці ТhV–LV не змінився, за винят-
ком хребця ТhXI. 

Рівень напруження в кірковому шарі тіла хреб-
ця ТhXI (рис. 11) дорівнює 1,2 МПа (1,3 МПа в мо-
делі без кісткового цементу). Для губчатого шару 
в зоні кісткового цементу 0,6 МПа (0,3 МПа в мо-
делі без кісткового цементу).

На діаграмі (рис. 12) показано порівняння мак-
симальних значень напружень за Мізесом для тіл 
хребців моделі без та з додаванням кісткового 
цементу.

Із розрахунку можна зробити такі висновки:
– характер розподілу НДС у хребетному блоці 

ТhV–LV як порівняти з моделлю без кісткового це-
менту не змінився;

– пониження напруженого стану в межах 10 % 
сталося в кірковому шарі поверхні тіла хребця 
ТhXI;

– у зоні введення цементу навпаки спостері
гається збільшення напруженого стану, що по-
яснюється більш жорсткішими властивостями 
кісткового цементу по відношенню до губчатої 
кістки.

Модель із компресійним переломом хребця 
ThXI та кістковим цементом у середній та задній 
частинах

Для побудови розрахункових моделей до  
остеопоротичної губчатої кісткової тканини в се-
редній та задній частинах тіла хребця ThXI дода-
ється кістковий цемент — 16 % (рис. 13). 

Аналіз результатів цих моделей (рис. 14) по-
рівняно з моделлю з кістковим цементом у перед
ній частині показав, що характер розподілу НДС 
у хребетному блоці ТhV–LV не змінився. У хребці 
ТhXI зміни в НДС теж незначні. 

Рівень напруження в кірковому шарі тіла хреб-
ця ТhXI (рис. 14) дорівнює 1,2 МПа в моделі з кіст-
ковим цементом у передній частині тіла хребця 
і 1,1 МПа — у середній та задній частинах. Для 
губчатого в зоні кісткового цементу відповідно 
0,6 МПа, 0,7 МПа та 0,4 МПа.

Із розрахунку можна зробити наступний вис
новок — розташування кісткового цементу в різ-

них зонах тілі хребця ThXI не впливає на розподіл 
НДС у блоці хребців ТhV–LV. 

Модель із компресійним переломом хребця 
ThXII подана на рис. 15. 

Аналіз результатів розрахункової моделі 
(рис.  16) як порівняти з інтактною моделлю по-
казав, що характер розподілу НДС у хребетному 
блоці ТhV–LV змінився, рівень напруженого ста-
ну підвищився. Рівень напруження в хребетному 
блоці LI–LV досягає значення 3,8 МПа (3,2  МПа 
в інтактній моделі), а у ТhV–ТhXII — 2,4 МПа 
(1,6  МПа в інтактній моделі). Максимальне зна-
чення напруження за Мізесом в тілі хребця ТhXII 
в обчислювальній моделі становить 1,3 МПа 
(1,2 МПа в інтактній).

Порівняння напруженого стану в хребцях  
інтактної та моделі з компресійним переломом 
подано на рис. 17.

Із розрахунку можна зробити висновки:
– характер розподілу НДС у хребетному блоці 

ТhV–LV як порівняти з інтактною моделлю змі-
нився. Підвищення напруженого стану більшим 
чином відбулося в блоці хребців ТhVII–ТhXI та 
LIV–LV;

– рівень напруженого стану в хребцях ТhVIII 

підвищився на 50 %, у хребцях ТhVII, ТhIX і ТhXI 

на 40–46 %;
– у хребцях LI, LIV — на 19, та 21, а в хребці LV 

на 24 %;
– в інших хребцях рівень напруженого стану 

підвищився в межах 4–8 %.
Модель із компресійним переломом хребця 

ThXII та кістковим цементом у передній частині
У розрахунковій моделі до остеопоротичної 

губчатої кісткової тканини в передній частині 
тіла хребця ThXII додається кістковий цемент — 
16 % (рис. 18).

Аналіз результатів розрахункової моделі 
(рис.  19) як порівняти з моделлю без кісткового 
цементу показав, що характер розподілу НДС 
в хребетному блоці ТhV–LV не змінився, за винят-
ком хребця ТhXII. 

Рівень напруження в кірковому шарі тіла хреб-
ця ТhXII (рис. 20) дорівнює 1,2 МПа (1,3 МПа в мо-
делі без кісткового цементу). Для губчатого шару 
в зоні кісткового цементу 0,6 МПа (0,2 МПа в мо-
делі без кісткового цементу).

На діаграмі (рис. 21) показано порівняння мак-
симальних значень напружень за Мізесом для тіл 
хребців моделі без та з додаванням кісткового 
цементу.

Із розрахунку маємо: характер розподілу 
НДС у хребетному блоці ТhV–LV як порівняти  
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з моделлю без кісткового цементу не змінився; 
пониження напруженого стану в межах 10 % ста-
лося в кірковому шарі поверхні тіла хребця ТhXII; 
у зоні введення цементу напроти спостерігається 
збільшення напруженого стану, що пояснюється 
більш жорсткими властивостями кісткового це-
менту стосовно губчатої кістки.

Модель із компресійним переломом хребця  LI  
(рис. 22). Порівнюючи розрахункову модель 
(рис.  23) з інтактною виявлено, характер розпо-
ділу НДС у хребетному блоці ТhV–LV змінився, 
рівень напруженого стану підвищився. 

Рис. 15. Напруження за Мізесом в розрахунковій моделі, 
вигляд: а) спереду; б) зліва; в) ззаду; г) сагітальний зріз бло-
ка хребців ThXI–LI

Рис. 16. Величина напружень за Мізесом в хребцях ThV–LV 

інтактної та моделі з компресійним переломом

Рис. 17. Зріз у сагітальний площині блоку хребців ТhXI–LI 

розрахункової моделі

Рис. 18. Напруження за Мізесом у розрахунковій моделі, 
вигляд: а) спереду; б) зліва; в) ззаду

Рис. 19. Напруження за Мізесом у тілі хребця ТhXII: а) в роз-
рахунковій моделі; б) в моделі без кісткового цементу

Рис. 20. Розподіл напружень за Мізесом у розрахункових 
моделях без та з додаванням кісткового цементу

Рис. 21. Розрахункова модель із компресійним переломом 
тіла хребця LI, вигляд: а) спереду; б) зліва; в) ззаду
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Рівень напруження в хребетному блоці  
LI–LV досягає значення 3,4 МПа (3,2 МПа в  ін-
тактній моделі), у ТhV–ТhXII — 2 МПа (1,6  МПа 
в  інтактній моделі). Максимальне значення на-
пруження за Мізесом у тілі хребця LI в обчис-
лювальній моделі становить 2 МПа (2,4  МПа  
в інтактній моделі).

Порівняння напруженого стану в хребцях  
інтактної та моделі з компресійним переломом ві-
зуалізовано на рис. 24.

Із розрахунку випливає:
– характер розподілу НДС у хребетному блоці 

ТhV–LV як порівняти з інтактною моделлю змі-
нився. Підвищення напруженого стану зросло 
в блоці хребців ТhVII–ТhIX та хребці LV;

– рівень напруженого стану у хребцях ТhIX підви-
щився на 31 %. В хребцях ТhVII, ТhVIII на 23 та 25 %;

– у хребці LV — на 16 %;
– в інших хребцях підвищення рівня напруже-

ного стану не перевищує 10 %.
Модель із компресійним переломом хребця LI 

та кістковим цементом у передній частині
У розрахунковій моделі до остеопоротичної 

губчатої кісткової тканини в передній частині тіла 
хребця LI  додається кістковий цемент — 16 %. 

Аналіз результатів розрахункової моделі 
(рис. 26) як порівняти з моделлю без кісткового 
цементу показав, що характер розподілу НДС 
у хребетному блоці ТhV–LV не змінився, за винят-
ком хребця LI. 

Рівень напруження в кірковому шарі тіла хреб-
ця LI (рис. 27) дорівнює 1,9 МПа (2 МПа в моде-
лі без кісткового цементу). Для губчатого шару 
в зоні кісткового цементу 0,5 МПа (0,2 МПа в мо-
делі без кісткового цементу).

На діаграмі (рис. 28) показано порівняння мак-
симальних значень напружень Мізеса для тіл хреб-
ців моделі без та з додаванням кісткового цементу.

Із розрахунку маємо: характер розподілу НДС 
у хребетному блоці ТhV–LV як порівняти з мо-
деллю без кісткового цементу не змінився; пони-
ження напруженого стану в межах 10 % сталося 
в кірковому шарі поверхні тіла хребця LI; у зоні 
введення цементу навпаки спостерігається збіль-
шення напруженого стану, що пояснюється більш 
жорсткими властивостями кісткового цементу до 
губчатої кістки.

Модель із компресійним переломом хребця ThVII 
подана на рис. 29. 

Аналіз результатів розрахункової моделі 
(рис.  30) як порівняти з інтактною моделлю по-
казав, що характер розподілу НДС у хребетному 
блоці LI–LV майже не змінився. Максимальний 

рівень напруження в хребці LIII дорівнює 3,4 МПа 
(3,2 МПа в інтактній моделі). У хребетному блоці 
ТhV–ТhXII характер розподілу і рівень напруження 
змінився. Так для хребця ТhVI він досягає значен-
ня 2,1 МПа (1,2 МПа в інтактній моделі). Мак-
симальне значення напруження за Мізесом у тілі 
хребця ТhVII в обчислювальній моделі становить 
2,1 МПа (1,3 МПа в інтактній).

Порівняння напруженого стану в хребцях  
інтактної та моделі з компресійним переломом 
наведено на рис. 31.

Із розрахунку випливає:
– характер розподілу НДС у хребетному блоці 

ТhV–ТhXII в порівнянні з інтактною моделлю змі-
нився. Підвищення напруженого стану здебіль-
шого відбулося в блоці хребців ТhVI, ТhVII;

– рівень напруженого стану в хребці ТhVI під-
вищився на 75 %, у ТhVII на 62 %;

– у блоці хребців LI–LV майже не змінився;
– в інших хребцях рівень напруженого стану 

змінився в межах 3–8 %.
Модель із компресійним переломом хребця 

ThVII та кістковим цементом у передній частині
У розрахунковій моделі до остеопоротичної 

губчатої кісткової тканини в передній частині 
тіла хребця ThVII додається кістковий цемент  — 
16 % (рис. 32). 

Аналіз результатів розрахункової моделі 
(рис.  33) як порівняти з моделлю без кісткового 
цементу показав, що характер розподілу НДС 
у хребетному блоці ТhV–LV не змінився, за винят-
ком хребця ТhVII. 

Рівень напруження в кірковому шарі тіла хреб-
ця ТhVII (рис. 34) дорівнює 1,5 МПа (2,1 МПа в мо-
делі без кісткового цементу). Для губчатого шару 
в зоні кісткового цементу 0,6 МПа (0,2 МПа в мо-
делі без кісткового цементу).

На діаграмі (рис. 35) показано порівняння макси-
мальних значень напружень за Мізесом для тіл хреб-
ців моделі без та з додаванням кісткового цементу.

Із розрахунку маємо:
– характер розподілу НДС у хребетному блоці 

ТhV–LV як порівняти з моделлю без кісткового це-
менту не змінився;

– пониження напруженого стану в межах 28 % 
сталося в кірковому шарі поверхні тіла хребця 
ТhVII. У відсотковому співвідношенні це найбільше 
зниження напруженого стану для хребців із комп-
ресійним переломом після введення цементу;

– у зоні введення цементу навпаки спостері
гається збільшення напруженого стану, що пояс-
нюється більш жорсткими властивостями кістко-
вого цементу до губчатої кістки.
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У підсумку в таблиці 3 зведені результати під-
вищення напруженого стану блоці хребців ТhV–LV 
залежно від місця розташування перелому.

Отримані результати математичного моде-
лювання узгоджуються з раніше встановленими 
клініко-статистичними закономірностями та під-

тверджують, що локалізація первинного компре-
сійного перелому визначає характер перерозпо-
ділу напружень у хребті, створюючи передумови 
для виникнення нових переломів у прогнозова-
них сегментах [20].

Рис. 22. Напруження за Мізесом у розрахунковій моделі, 
вигляд: а) спереду; б) зліва; в) ззаду; г) сагітальний зріз бло-
ка хребців ThXII–LII

Рис. 23. Величина напружень за Мізесом у хребцях ThV–LV 

інтактної та моделі з компресійним переломом

Рис. 24. Зріз у сагітальний площині блоку хребців ТhXII–LII 

розрахункової моделі

Рис. 25. Напруження за Мізесом в розрахунковій моделі, 
вигляд : а) спереду; б) зліва; в) ззаду

Рис. 26. Напруження за Мізесом у тілі хребця LI: а) в розра-
хунковій моделі; б) в моделі без кісткового цементу

Рис. 27. Розподіл напружень за Мізесом у розрахункових 
моделях без та з додаванням кісткового цементу

Рис. 28. Розрахункова модель із компресійним переломом 
тіла хребця ТhVII, вигляд: а) спереду; б) зліва; в) ззаду
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Висновки
Біомеханічне моделювання підтвердило, що 

компресійний перелом хребця призводить до 
суттєвого перерозподілу напружень у суміжних 
і віддалених сегментах хребта, із формуванням 
зон підвищеного навантаження, які відповідають 
клінічній топографії виникнення нових перело-
мів знайдених нами в попередньому дослідженні. 

Рис. 29. Напруження за Мізесом в розрахунковій моделі, ви-
гляд: а) спереду; б) зліва; в) ззаду; г) сагітальний зріз блока 
хребців ThVI–ThVIII

Рис. 30. Величина напружень за Мізесом в хребцях ThV–LV 

інтактної та моделі з компресійним переломом

Рис. 31. Зріз у сагітальний площині блоку хребців ТhVI–
ТhVIII розрахункової моделі
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Рис. 32. Напруження за Мізесом в розрахунковій моделі, 
вигляд: а) спереду; б) зліва; в) ззаду

Рис. 33. Напруження за Мізесом у тілі хребця ТhVII: а) в роз-
рахунковій моделі; б) в моделі без кісткового цементу

Рис. 34. Розподіл напружень за Мізесом у розрахункових 
моделях без та з додаванням кісткового цементу
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частина (16 %)

Таблиця 3
Ступінь підвищення НДС у блоці хребців ТhV–LV

Місце перелому до 10 % від 10 до 30 % більш 30 %

ТhVII ThV, LII–LIV ThVIII, LI ThVI, ThVII

ТhXI ThXII, LIII ThV, ThVI, LII, LIV, LV ThVII–ThXI

ТhXII ThV, ThVI, ThXII, LII LIV, LV ThVII–ThXI

LI ThV, ThX, ThXI, LIV ThVII, ThVIII, LV ThIX
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Вертебропластика знижує локальні напруження 
в її зоні, проте не усуває глобальних змін напру-
жено-деформованого стану хребетно-рухового 
сегмента.

Отримані результати пояснюють механізми 
розвитку каскадних переломів та обґрунтовують 
доцільність профілактичних втручань у вразли-
вих сегментах пацієнтів групи високого ризику. 
Отже, біомеханічне моделювання підтверджує 
клінічні та статистичні закономірності, виявлені 
в попередньому дослідженні.

Обмеження дослідження. Біомеханічна мо-
дель, побудована методом скінченних елементів, 
є статичною, ураховує лише вертикальне наван-
таження в положенні стоячи та не включає ди-
намічні рухи, індивідуальну м’язову активність, 
вікові зміни постави (прогресуючий грудний кі-
фоз, нахил тулуба вперед, зміщення центра мас), 
дегенеративні зміни міжхребцевих дисків, вплив 
грудної клітки, ребер і черевного преса, а також 
індивідуальну геометрію хребта конкретного па-
цієнта. Ці спрощення обмежують повне відтво-
рення реальної багатокомпонентної біомеханіки 
хребта в пацієнтів похилого віку з остеопорозом.

Конфлікт інтересів. Автори декларують відсутність 
конфлікту інтересів. 

Перспективи подальших досліджень. Перспективою 
подальших досліджень є проспективна клінічна валідація 
підтверджених закономірностей із оцінкою їхньої прогнос-
тичної цінності, відтворюваності та практичної застосов-
ності. Отримані дані можуть стати підґрунтям для удоско-
налення алгоритмів оцінки ризику, індивідуалізованого 
вибору уразливих хребців і впровадження профілактичних 
підходів у клінічну практику.

Інформація про фінансування. Дослідження було про-
ведене в межах науково-дослідної роботи «Удосконалити 
діагностику та лікування нових компресійних переломів 
хребців грудного та поперековового відділів хребта у па
цієнтів із дифузним остеопорозом після вертебропластики» 
(державний реєстрацйний номерї 0123U104219).

Внесок авторів. Попов А. І. — розробка концепції  
дослідження, аналіз результатів; Молодюк М. В., Попсуй-
шапка К. О., Палкін О. В. — аналіз результатів, пошук літе-
ратурних джерел, оформлення рукопису; Яресько О. В. — 
виконання математичного моделювання. Усі автори брали 
участь у написанні статті та схвалили остаточний рукопис.
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