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Вступ

Від 1938 р., коли англійський ортопед Sir H. Platt 
вперше запропонував термін “зона грудопопере-
кового переходу (ГПП)”, питання щодо методів 
лікування травматичних ушкоджень цього відді-
лу не було остаточно розв’язано [1]. Незважаючи 
на певний відсоток ускладнень, хірургічне ліку-
вання травм ГПП є високоефективним методом, 
який дає змогу не лише забезпечити ранню мо-

білізацію постраждалих, а й запобігти прогресу 
деформації у віддалений період. Хірургічне лі-
кування має незаперечну перевагу у пацієнтів із 
неврологічним дефіцитом, що виник у результаті 
травми, оскільки може забезпечити адекватну де-
компресію структур хребтового каналу – як пря-
му, так і непряму, а також гарантує жорстку фік-
сацію пошкоджених хребтово-рухових сегментів, 
що сприяє максимально можливому відновленню 
неврологічних функцій.

Запропоновано велику кількість методів корек-
ції травматичних ушкоджень зони ГПП. Принципо-
вим і досі актуальним питанням є вибір хірургічно-
го доступу, який формально визначає також спектр 
металоконструкцій, що використовуються [2]. 
Задній хірургічний доступ при травматичних 
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Резюме. Зона грудопоперекового переходу через анатомо-фізіологічні особливос-
ті найбільш схильна до травматичних ушкоджень, відповідно, стабілізація цього 
відділу хребта потребує високої надійності. Мета. Вивчити напружено-деформо-
ваний стан моделі грудопоперекового відділу хребта після резекції хребців Тh12-L1 
із різними варіантами транспедикулярної фіксації при латерофлексії. Матеріа-
ли і методи. Розроблено математичну скінченно-елементну модель фрагмента 
грудопоперекового відділу хребта людини (Тh9-L5). Змодельований результат де-
компресивно-стабілізувального хірургічного втручання з тотальним видаленням 
хребців Тh12-L1, установкою міжтілової опори та фіксацією транспедикулярною 
системою із використанням 4 пар гвинтів. Латерофлексію моделювали шляхом за-
стосування навантаження 350 Н. Результати. При оцінці моделі без поперечних 
стяжок із використанням монокортикальних гвинтів виявлено, що максимальні 
значення навантаження в тілах хребців Th10, Th11, L2 та L3 становили відповідно 
3,4; 2,0; 3,5 та 8,6 МПа, навантаження на транспедикулярних гвинтах, установ-
лених у зазначені хребці, – 48,4; 48,3; 23,3 і 43,5 МПа, при використанні бікорти-
кальних гвинтів без поперечних стяжок у тілах хребців – відповідно 3,1; 2,5; 3,8; 
9,6 МПа та 49,9; 51,9; 25,8; 44,8 МПа, при застосуванні комбінації коротких гвин-
тів та поперечних стяжок у тілах хребців – 3,2; 2,0; 2,6; 7,5 МПа і 47,6; 47,5; 22,6; 
41,2 МПа, при використанні поперечних стяжок та бікортикальних гвинтів – 3,0; 
2,2; 2,7; 8,8 МПа та 48,3; 49,6; 24,3; 42,5 МПа. Висновки. При бічному нахилі моно-
кортикальні транспедикулярні гвинти зумовлюють нижчі показники критичного 
навантаження порівняно з довгими гвинтами в усіх контрольних точках моделі. 
Поперечні стяжки сприяють зниженню величини напруження. Щодо латерофлексії 
– використання монокортикальних транспедикулярних гвинтів у поєднанні з по-
перечними стяжками є найбільш біомеханічно ефективним.
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ректомія; бікортикальна транспедикулярна стабілізація; поперечна стяжка, ла-
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 Нехлопочин О.С., AlexeyNS@gmail.com
1Інститут нейрохірургії ім. акад. А.П. Ромоданова НАМН України 
2Кафедра нейрохірургії Національного медичного університету 
ім. О.О. Богомольця
3Інститут патології хребта та суглобів ім. проф. М.І. Ситенка НАМН 
України 



5959

Вісник ортопедії, травматології та протезування, 2022, № 2: 58-67Вісник ортопедії, травматології та протезування, 2022, № 2: 58-67

ушкодженнях як зони ГПП, так і загалом грудопо-
перекового відділу хребта розроблено набагато 
раніше за передній. Фактично він був однією з 
основ розвитку хірургії хребта загалом [3]. Пере-
дній доступ при травмі ГПП уперше використали 
в 1968 р. R.P. Kelly і Т.E. Whitesides Jr. [4]. Автори 
адаптували метод A.R. Hodgson та F.E. Stock, який 
використовують для лікування туберкульозного 
спондиліту [5]. Основною причиною застосу-
вання вентро-латерального підходу була спроба 
зберегти механічну функцію заднього опорного 
комплексу через недосконалість систем стабілі-
зації, що використовуються.

У 1948 р . D. King розробив і вперше застосував 
транспедикулярні гвинти для люмбосакральної 
фіксації [6]. Подальший розвиток методика отри-
мала завдяки праці H.H. Boucher, опублікованій у 
1959 р. [7]. Проте лише з 1986 р. завдяки дослі-
дженням R. Roy-Camille транспедикулярну стабілі-
зацію грудопоперекового відділу активно застосо-
вують у клінічній практиці [8]. Удосконалення як 
методів інтраопераційної навігації, так і систем 
стабілізації хребта протягом останніх кількох 
десятиліть дає змогу виконати хірургічну корек-
цію травматичного пошкодження ГПП будь-якого 
ступеня складності із заднього / задньобічного 
доступу. При цьому незалежно від уподобань хі-
рурга саме транспедикулярна фіксація забезпечує 
усунення нестабільності пошкодженого хребетно-
рухового сегмента.

Зона ГПП через анатомо-фізіологічні особли-
вості найбільш схильна до травматичних ушко-
джень і, відповідно, стабілізація цього відділу хреб-
та потребує високої надійності. Нині спостерігаєть-
ся тенденція до короткої фіксації, що має біомеха-
нічні та економічні переваги, але дуже обмежено 
застосовується у разі ушкодження ГПП. Якщо при 
простих ушкодженнях, які не потребують резекції 
тіла хребця, іноді допустимо використання 4-гвин-
тової системи, то при корпоректомії на одному-
двох рівнях застосовують 8, 10 або 12 гвинтів. Існує 
проблема: як забезпечити максимальну надійність 
за мінімальної кількості іммобілізованих хребетно-
рухових сегментів.

Великий клінічний досвід використання тран-
спедикулярної стабілізації дав змогу виявити низку 
чинників, що гіпотетично або фактично визнача-
ють надійність фіксації, основними з яких є глиби-
на введення гвинта та використання поперечних 
стяжок. На думку деяких авторів, занурення тран-
спедикулярного гвинта в тіло на глибину понад 
60% недоцільне, оскільки не збільшує надійність 
фіксації [9]. Інші віддають перевагу бікортикально-
му встановленню [10]. Використання поперечних 
стяжок у комбінації з іншими методами підвищен-
ня надійності стабілізації не вивчено [11].

Зазначені причини стали підставою для про-
ведення нами низки біомеханічних досліджень, 
присвячених підвищенню ефективності стабілі-
зувальних можливостей транспедикулярної фік-
сації травматичних ушкоджень ГПП [12]. Розгля-
нуто вплив на прооперований відділ хребта лате-
рофлексії як одного з найнесприятливіших видів 
навантажень.

Мета – вивчити напружено-деформований стан 
моделі грудопоперекового відділу хребта після ре-
зекції хребців Тh12-L1 із різними варіантами тран-
спедикулярної фіксації при асиметричних наванта-
женнях (латерофлексії).

Матеріали і методи

У лабораторії біомеханіки Інституту патології 
хребта та суглобів імені проф. М.І. Ситенка НАМН 
України розроблено математичну скінченно-еле-
ментну модель фрагмента грудопоперекового 
відділу хребта людини (Тh9-L5). Змодельований 
результат декомпресивно-стабілізувального хі-
рургічного втручання з тотальним видаленням 
переднього та заднього опорних комплексів тіл 
хребців Тh12-L1, установкою міжтілової опори 
за типом вертикального циліндричного сітчасто-
го імплантату та фіксацією транспедикулярною 
системою із використанням 4 пар гвинтів (у тіла 
хребців Th10, Th11, L2 і L3).

При моделюванні матеріал вважали однорід-
ним та ізотропним. Як скінченний елемент обрано 
10-вузловий тетраедр із квадратичною апрокси-
мацією. Механічні властивості біологічних тканин 
(кортикальна і губчаста кістка, міжхребцеві диски) 
для математичного моделювання обрано за певни-
ми даними [13-15]. Матеріал елементів ендопротеза ‒ титан. Механічні характеристики штучних мате-
ріалів обирали за даними технічної літератури [16]. 
Для аналізу використовували такі характеристики, 
як модуль пружності (модуль Юнга (Е), коефіцієнт 
Пуассона (ν) (табл. 1).

Таблиця 1 
Механічні характеристики матеріалів, 

які використовували під час моделювання

Матеріал
Модуль 

Юнга, МПа
Коефіцієнт 
Пуассона

Кортикальна кістка 10 000 0,3

Губчаста кістка 450 0,2

Суглобовий хрящ 10,5 0,49

Міжхребцеві диски 4,2 0,45

Титан ВТ-16 110 000 0,3
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Під час дослідження моделювали 4 варіанти 
транспедикулярної фіксації: з використанням ко-
ротких фіксувальних і довгих гвинтів, які перфору-
ють передню поверхню тіла хребця (бікортикальна 
транспедикулярна стабілізація), а також із застосу-
ванням двох поперечних стяжок та без них (рис. 1). 

Напружено-деформований стан моделей дослі-
джували під впливом згинального навантаження, 
що діє справа наліво та імітує нахил тулуба вліво. 
Вздовж дистальної поверхні диска L5 модель мала 
жорстке закріплення. Навантаження прикладали до 
тіла хребця Th9 та суглобових поверхонь його фа-

сеткових відростків. Величина навантаження ста-
новила 350 Н, що відповідає вазі верхньої частини 
тіла (рис. 2а) [17]. 

З метою дослідження змін напружено-деформо-
ваного стану моделей для реєстрації величини на-
пруження обрано такі контрольні точки (див. рис. 2б, 
2в та 2г): тіло хребця Тh9 (1), тіло хребця Тh10 (2), 
тіло хребця Тh11 (3), тіло хребця L2 (4), тіло хребця 
L3 (5), тіло хребця L4 (6), тіло хребця L5 (7), нижня 
замикальна пластинка тіла хребця Тh11 (8), верхня 
замикальна пластинка тіла хребця L2 (9), зона вхо-
ду транспедикулярного гвинта в дугу хребця Тh10 

а)                                          б)     в)         г)
Рис. 1. Фрагмент скінченно-елементної моделі грудопоперекового відділу хребта людини, 

що демонструє різні варіанти фіксації: а) короткі гвинти без поперечних стяжок; б) довгі гвинти 
без поперечних стяжок; в) короткі гвинти з поперечними стяжками; г) довгі гвинти з поперечними 

стяжками. Стрілками на Б, В і Г позначено відмінності від А. Метод фіксації хребців L2 та L3 ідентичний 
такому для хребців Th10 і Th11 для кожної моделі (не показано)

а)                                     б)                    в)                      г)
Рис. 2. Схема навантаження моделей та розташування контрольних точок вимірювання: 

а) моделювання латерофлексії; б, в, г) різні проекції моделі, що демонструють
контрольні точки вимірювання (пояснення в тексті)
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(10), зона входу в дугу хребця Тh11 (11), зона входу 
в дугу хребця L2 (12), зона входу в дугу хребця L3 
(13), гвинт у тілі хребця Тh10 (14), гвинт у тілі хреб-
ця Тh11 (15), гвинт у тілі хребця L2 (16), гвинт у 
тілі хребця L3 (17), поперечні стяжки між хребцями 
Тh10 і Тh11 (18), поперечні стяжки між хребцями L2 
та L3 (19), тілозамінна опора (20).

Дослідження напружено-деформованого стану 
моделей виконували з використанням методу скін-
ченних елементів. Як критерій оцінки напружено-
го стану моделей використовували напруження за 
Мізесом [18]. Моделювання виконували за допо-
могою системи автоматизованого проектування 
SolidWorks. Розрахунки напружено-деформованого 
стану моделей проводили за допомогою програм-
ного комплексу CosmosM [19].

Результати 

При симуляції латерофлексії виконували послі-
довне навантаження описаних моделей, що дало 
змогу виявити певні закономірності. Аналіз на-

пружено-деформованого стану фрагмента хреб-
та, стабілізованого з використанням коротких 
гвинтів без поперечних стяжок, демонструє 
максимальну величину напруження 16,9 МПа, що 
зафіксовано в тілі хребця L2 у зоні контакту з між-
тіловою опорою, тоді як ділянка взаємодії тілоза-
мінного імплантату із замикальною пластинкою 
хребця Th11 характеризується значно меншим 
напруженням (10,7 МПа). Серед хребців найбільш 
навантаженими є L4 і L5 (12,9 та 14,1 МПа відпо-
відно). Значно менші показники зареєстровано в 
тілах хребців, залучених до стабілізації, при цьо-
му краніально розташовані хребці Th10 і Th11 
мали менші значення напруження, ніж каудальні 
L2 та L3. Також встановлено, що дистальні до місця 
травми хребці Th10 і L3 навантажені більше, ніж 
проксимальні хребці Th11 та L2. Показники на-
пруження за Мізесом наведено в табл. 2. Для зони 
введення транспедикулярних гвинтів у дуги хреб-
ців характерна подібна закономірність. Так, най-
більші значення зафіксовано в дугах хребців Th10 
і L3 (7,2 та 14,2 МПа відповідно), у порівнянні 5,3 
та 6,8 МПа, характерних для Th11 і L2.

Таблиця 2 
Величина напруження у моделях грудопоперекового відділу хребта після резекції хребців 

Th12-L1 за різних варіантів транспедикулярної фіксації під впливом латерофлексії

Контрольні точки
Напруження за Мізесом, МПа

без стяжок зі стяжками

№ Зона
короткі 
гвинти

довгі гвинти
короткі 
гвинти

довгі гвинти

 1

Кісткова 
тканина

тіло хребця Тh9 1,1 1,1 1,1 1,1

 2 тіло хребця Тh10 3,4 3,1 3,2 3

3 тіло хребця Тh11 2,0 2,5 2,0 2,2

4 тіло хребця L2 3,5 3,8 2,6 2,7

5 тіло хребця L3 8,6 9,6 7,5 8,8

 6 тіло хребця L4 12,9 13,5 12,1 12,5

7 тіло хребця L5 14,1 14,4 14,0 14,3

8 низ тіла хребця Тh11 10,7 10,9 10,1 10,5

9 верх тіла хребця L2 16,9  22,3 16,7 21,5

 10 вхід гвинтів у дугу хребця Тh10 7,2 8,0 6,1 7,3

11 вхід гвинтів у дугу хребця Тh11 5,3 5,4 4,5 4,9

12 вхід гвинтів у дугу хребця L2 6,8 7,5 6,5 7,1

13 вхід гвинтів у дугу хребця L3 14,2 12,2 10,4 10,2

 14

Металеві 
конструкції

гвинти в тілі хребця Тh10 48,4 49,9 47,6 48,3

15 гвинти в тілі хребця Тh11 48,3 51,9 47,5 49,6

16 гвинти в тілі хребця L2 23,3 25,8 22,6 24,3

17 гвинти в тілі хребця L3 43,5 44,8 41,2 42,5

18 стяжки між хребцями Тh10 і Тh11 - - 12,4 12,5

19 стяжки між хребцями L2 і L3 - - 9,3 9,9

20 міжтілова опора 35,7 37,2 32,5 36,5

Примітка: зеленим кольором виділено мінімальні значення, жовтим – середні, помаранчевим – максимальні
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Щодо металевих конструкцій, то найбільш на-
вантаженими є гвинти в тілах хребців Th10 і Th11 
(48,4 та 48,3 МПа відповідно). Дещо менший показ-
ник  43,5 МПа зареєстровано на транспедикуляр-
них гвинтах у хребці L3. Напруження на гвинтах у 
тілі хребця L2 вдвічі нижче від такого на інших і не 
перевищує 23,3 МПа. Величина навантаження між-

тілової опори становить 35,7 МПа. Дані щодо роз-
поділу навантажень на різних елементах моделі під 
час симуляції латерофлексії наведено на рис. 3.

Аналіз моделі, стабілізованої з використанням 
бікортикальних транспедикулярних гвинтів 
без поперечних стяжок, виявив дещо інші ре-
зультати (рис. 4). Зареєстровано незначне збіль-

 а)                                б)          в)        г)
Рис.  3. Розподіл напруження під впливом латерофлексії у моделі грудопоперекового відділу хребта після 

резекції хребців Th12-L1. Транспедикулярна фіксація короткими гвинтами без поперечних стяжок: 
а) вигляд спереду; б) вигляд ззаду; в) вигляд збоку; г) візуалізація навантаження гвинтів

 а)                                б)         в)         г)
Рис. 4. Розпо діл напруження під впливом латерофлексії у моделі грудопоперекового відділу хребта після 
резекції хребців Th12-L1. Транспедикулярна фіксація бікортикальними гвинтами без  поперечних стяжок: 

а) вигляд спереду; б) вигляд ззаду; в) вигляд збоку; г) візуалізація навантаження гвинтів
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шення навантаження на найбільш каудально роз-
ташовані хребці моделі (L4 і L5) – 13,5 та 14,4 МПа 
відповідно. Найбільшим (на 32%) у порівнянні з ра-
ніше описаною моделлю був приріст навантажен-
ня замикальної пластинки тіла хребця L2 у ділянці 
контакту з тілозамісним імплантатом (22,3 МПа). 
Це абсолютний максимум, зареєстрований для 
кісткових структур аналізованої моделі. Показни-
ки навантаження нижньої замикальної пластинки 
тіла хребця Th11 перевищували такі попередньої 
моделі незначно (на 1,9%) і становили 10,9 МПа. На 
8,6% були більшими показники напруження в тілах 
хребців, залучених до стабілізації, при цьому збері-
галася описана тенденція: краніальні хребці наван-
тажені менше, ніж каудальні, а проксимальні ‒ мен-
ше, ніж дистальні. Крім того, зареєстровано незна-
чне зниження навантаження на корені дуг хребців 
у ділянці введення транспедикулярних гвинтів – су-
марно на 1,2%, причому зменшення навантаження 
досягалося лише за рахунок хребця L3, оскільки для 
інших хребців навантаження було дещо більшим, 
ніж при використанні коротких гвинтів без попе-
речних стяжок. Оцінка напружено-деформованого 
стану транспедикулярних гвинтів системи стабі-
лізації виявила сумарне збільшення аналізованого 
показника на 5,4%. Найбільш навантаженими були 
гвинти, встановлені в тіла хребців Th10 і Th11 (49,9 
та 51,9 МПа відповідно), а найменш навантаженими ‒ гвинти, встановлені в тіло хребця L2 (25,8 МПа). 
Зареєстровано незначне (на 4,2%) збільшення на-
вантаження на міжтіловій опорі.

Застосування як стабілізувальної системи ко-
ротких транспедикулярних гвинтів у поєд-
нанні з двома поперечними стяжками типу 
rod-to-rod певною мірою дає змогу знизити рівень 
критичного напруження як на кісткових структурах 
аналізованої моделі, так і на елементах металокон-
струкції (рис. 5). Відзначено, що найбільше напру-
ження зберігалося на тілах хребців L4 і L5 (12,1 та 
14,0 МПа відповідно). Зменшувалося навантаження 
на тіла фіксованих хребців – на 12,6% порівняно з 
використанням коротких гвинтів без стяжок та на 
19,5% порівняно із застосуванням довгих гвинтів 
без стяжок. Показники навантаження замикальних 
пластинок у зоні контакту з тілозамінним імпланта-
том для хребців Th11 і L2 становили 10,1 та 16,7 МПа 
відповідно. Досить значущим було зменшення на-
вантаження на дуги хребців у зоні контакту з гвин-
тами – на 18,5% порівняно з першою моделлю та на 
17,5% порівняно з другою. Найбільше значення ана-
лізованого показника зареєстрували в області дуги 
хребця L3 (10,4 МПа). Крім того, відзначено незна-
чне зменшення навантаження транспедикулярних 
гвинтів (на 2,8% менше порівняно з першою модел-
лю та на 7,8% порівняно з другою). Навантаження 
верхньої та нижньої поперечної стяжки становило 
12,4 і 9,3 МПа відповідно. Зареєстровано незначне 
зменшення навантаження на міжтіловій опорі – на 
3,2 МПа порівняно з першою моделлю та на 4,7 МПа 
порівняно з другою.

Четвертою моделлю був фрагмент хребта з ви-
користанням бікортикальних транспедику-

а)                                 б)          в)        г)
Рис. 5. Розподіл напруження під впливом латерофлексії у моделі грудопоперекового відділу хребта після 
резекції хребців Th12-L1. Транспедикулярна фіксація короткими гвинтами із застосуванням поперечних 

стяжок: а) вигляд спереду; б) вигляд ззаду; в) вигляд збоку; г) візуалізація навантаження гвинтів
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лярних гвинтів у комбінації з поперечними 
стяжками (рис. 6). Найбільшими значеннями 
навантаження характеризувалися хребці L4 і L5 
(12,5 та 14,3 МПа відповідно). На 9,2% більшим 
порівняно з третьою моделлю було напруження у 
тілах стабілізованих хребців, при цьому найбільш 
навантаженим був хребець L3 (8,8 МПа). Зона кон-
такту з тілозамісним імплантатом замикальних 
пластинок тіл хребців, суміжних із резектовани-
ми, була більш навантаженою порівняно з модел-
лю 3 (напруження за Мізесом вище на 0,4 МПа 
на нижній замикальній пластинці хребця Th11 і 
на 4,8 МПа ‒ на верхній замикальній пластинці 
хребця L2). Крім того, сумарний показник напру-
ження в зоні входу транспедикулярних гвинтів у 
дуги фіксованих хребців у моделі 4 порівняно з 
моделлю 3 був вище на 7,3%. Зареєстровано підви-
щення навантаження транспедикулярних гвинтів 
(на 3,7% порівняно з моделлю 3). Як і в описаних 
вище моделях, найбільше напруження характерне 
для хребців Th10 і Th11. Під час аналізу даних цьо-
го показника поперечних стяжок виявлено незна-
чне збільшення при використанні бікортикальних 
гвинтів порівняно з монокортикальними. Наван-
таження на міжтілову опору становило 36,5 МПа.

Отже, при моделюванні латерофлексії за різних 
варіантів транспедикулярної стабілізації виявлено 
такі загальні закономірності:

− у всіх випадках найбільш навантаженими 
були хребці L4 та L5;

− у зоні контакту замикальних пластинок 
хребців, суміжних із резектованими, з міжтіло-
вим імплантатом найбільш навантаженою була 
верхня замикальна пластинка хребця L2, причо-
му застосування бікортикальних гвинтів збільшу-
вало її навантаження в середньому на 30,3%, тоді 
як напруження на нижній замикальній пластинці 
тіла хребця Th11 мало залежало від особливостей 
транспедикулярної системи;

− у всіх аналізованих моделях показник напру-
ження в тілах хребців, що беруть участь у стабілі-
зації (Th10, Th11, L2 і L3), підпорядковується такій 
закономірності: нижні хребці навантажені більше, 
ніж верхні, а розташовані дистально ‒ більше, ніж 
проксимальні. Аналогічну тенденцію зафіксовано 
при оцінці стану зони введення транспедикулярних 
гвинтів у дуги хребців;

− при оцінці стану елементів металоконструк-
ції зазначено, що найбільш навантаженими є гвин-
ти, встановлені в тіла верхніх двох хребців (Th10 і 
Th11), дещо менший показник зареєстровано для 
гвинта в тілі хребця L3, тоді як навантаження гвин-
та у тіло хребця L2 було мінімальним і становило 
близько 50% від максимуму. Зазначену тенденцію 
спостерігали незалежно від особливостей транспе-
дикулярної фіксації;

− оцінка напружено-деформованого стану 
аналізованих моделей (див. табл. 2) дала підста-
ву для висновку, що застосування довгих бікорти-
кальних гвинтів при симуляції латерофлексії по-

 а)                                 б)        в)          г)
Рис. 6. Розподіл напруження під впливом латерофлексії у моделі грудопоперекового відділу хребта 

після резекції хребців Th12-L1. Транспедикулярна фіксація бікортикальними гвинтами 
із застосуванням поперечних стяжок: а) вигляд спереду; б) вигляд ззаду; в) вигляд збоку; 

г) візуалізація навантаження гвинтів



6565

Вісник ортопедії, травматології та протезування, 2022, № 2: 58-67Вісник ортопедії, травматології та протезування, 2022, № 2: 58-67

рівняно з короткими гвинтами зумовлює більші 
значення напруження практично в усіх елементах 
моделі. Використання поперечних стяжок дає змо-
гу дещо зменшити рівень критичного напруження. 
Таким чином, найбільш біомеханічно ефективною 
моделлю в нашому дослідженні був фрагмент гру-
допоперекового відділу, стабілізований із засто-
суванням монокортикальних транспедикулярних 
гвинтів і поперечних стяжок, найменш ефектив-
ною – фрагмент, стабілізований із використанням 
бікортикальних гвинтів без стяжок.

Обговорення

Використання задньої стабілізації за допомо-
гою транспедикулярних систем є найпоширені-
шим методом хірургічної корекції травматичних 
ушкоджень ГПП. Основні завдання, що стоять 
перед хірургом, а саме відновлення стабільності 
хребта, пошкодженого як в результаті травми, так 
і після виконання декомпресивного етапу втру-
чання, а також корекцію деформації в більшості 
випадків, розв'язують імплантацією транспедику-
лярної системи стабілізації. У разі значного по-
шкодження тіла хребця, що найхарактерніше для 
підтипу пошкоджень А4, спостерігається прак-
тично повна втрата опорної функції передньої 
колони, що потребує її відновлення тілозамісним 
імплантатом. Щодо ГПП цей етап хірургічного 
втручання може бути виконаний як із передньо-
бічного, так і з  задньо-бічного доступу [20, 21]. 
Аналіз даних літератури виявив, що у більшості 
випадків (при ушкодженнях підтипу А4, а також 
якщо таке ушкодження є компонентом травми 
підтипу В2, рідше ‒ типу С) є потреба у видаленні 
тіла одного хребця [22]. Резекцію двох тіл вико-
нують переважно тоді, коли ушкодження підтипу 
А4 тіла одного хребця комбінується з травмою 
підтипу А іншого суміжного хребця. У нашому 
дослідженні розглянуто саме цей біомеханічно 
найнесприятливіший варіант декомпресивно-
стабілізувального хірургічного втручання. 

Про активне використання комп’ютерного мо-
делювання біомеханіки травмованого і стабілізо-
ваного хребта свідчить велика кількість публікацій, 
присвячених цій тематиці. Однак проведено від-
носно мало досліджень методів стабілізації ГПП. Це 
зумовлено методологією скінченно-елементного 
аналізу. Так, найбільш показові та клінічно придат-
ні до застосування результати можна отримати при 
порівнянні моделей із різною кількістю використа-
них транспедикулярних гвинтів або різних моделей 
імплантатів. Щодо зони ГПП, а тим більше при ви-
конанні резекційної корпектомії, актуальність ко-
роткої фіксації є сумнівною.

При аналізі доступної літератури нам не вда-
лося виявити дослідження подібного дизай-
ну. Однією з найближчих за змістом робіт, які 
певною мірою дають змогу критично оціни-
ти отримані результати, є публікація A. Mina та 
R.A.K. Mohammed [23]. Використовуючи скінчен-
но-елементну модель хребта в зоні ГПП, автори 
розглядали ступінь навантаження міжхребцевих 
дисків при резекції тіла L1 та стабілізації тран-
спедикулярними системами з різною кількістю 
фіксувальних гвинтів. Отримані дослідниками 
дані свідчать, що при фіксації по два хребці вище 
і нижче за резектоване тіло хребця і моделюванні 
латерофлексії навантаження на краніальніші сег-
менти менше, ніж на каудальні.

Результати проведеного нами моделювання 
демонструють, що застосування поперечних стя-
жок незалежно від довжини транспедикулярного 
гвинта дає змогу більш рівномірно розподілити 
навантаження різних елементів моделі та змен-
шити критичне напруження, що узгоджується з 
даними літератури [24-26]. З іншого боку, біоме-
ханічна доцільність монокортикального гвинта 
порівняно з бікортикальним може видатися су-
перечливою. У низці публікацій продемонстро-
вано, що застосування бікортикальної стабіліза-
ції дає змогу певною мірою збільшити надійність 
фіксації [10, 27]. Автори зазначають, що такий 
метод встановлення металоконструкції потребує 
більшого дистракційного зусилля для виникнен-
ня неспроможності стабілізації. Очевидно, що 
цей момент є найкритичнішим для остеопоро-
тичного хребта. За відсутності клінічно значущо-
го остеопорозу за інших однакових умов, згідно з 
літературними даними, ймовірність фрагментації 
металоконструкції значно вища за таку екстра-
кції гвинта [28-30]. Відповідно, рутинне викорис-
тання бікортикальної стабілізації при травматич-
ному пошкодженні ГПП за відсутності остеопо-
розу недоцільне, принаймні щодо навантажень у 
вигляді бічного нахилу. Остаточна оцінка біоме-
ханічної обґрунтованості певного методу стабі-
лізації може бути проведена лише при порівнянні 
результатів усіх проб навантаження, що потребує 
подальших досліджень.

Висновки

При бічному нахилі монокортикальні транспе-
дикулярні гвинти зумовлюють нижчі показники 
критичного навантаження порівняно з довгими 
гвинтами в усіх контрольних точках моделі. Попе-
речні стяжки у поєднанні як із короткими, так і з 
довгими гвинтами сприяють зниженню величини 
напруження. Щодо латерофлексії – використання 
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монокортикальних транспедикулярних гвинтів у 
поєднанні з поперечними стяжками є найбільш біо-
механічно ефективним.

Конфлікт інтересів. Автори заявляють про від-
сутність конфлікту інтересів під час підготовки статті.
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Biomechanical State of the Operated Thoracolumbar Junction 
in Lateroflexion

Nekhlopochyn O.S.1, Cheshuk Ye.V.1, 2, Vorodi M.V.1, 2, Tsymbaliuk Ya.V.1, 
Karpinskyi M.Yu.3, Yaresko O.V.3

1SI “Romodanov Neurosurgery Institute of NAMS of Ukraine”, Kyiv
2Department of Neurosurgery of Bogomolets National Medical University, Kyiv
3SI “Sytenko Institute of Spine and Joint Pathology of NAMS of Ukraine”, Kharkiv
Summary. The zone of the thoracolumbar junction is the most susceptible to traumatic 

injuries due to anatomical and physiological features. Accordingly, the stabilization of this 
section of the spine requires high reliability. Objective: to study the stress-strain state of 
the model of the thoracolumbar spine after resection of Th12-L1 vertebrae with different 
types of transpedicular fixation under lateroflexion. Materials and Methods. Mathemati-
cal finite element model of a fragment of the human thoracolumbar spine (Тh9-L5) was 
developed. We modeled the result of decompressive-stabilizing surgery with total removal 
of Th12-L1 vertebrae including installation of vertebral body replacing implant and fixa-
tion with a transpedicular system using 4 pairs of screws. Lateroflexion was modeled by 
applying a load of 350 N. Results. When evaluating the model without crosslinks and us-
ing monocortical pedicle screws, it was found that the maximum loading values in Th10, 
Th11, L2, and L3 vertebral bodies were 3.4, 2.0, 3.5, and 8.6 MPa, respectively; loading 
on pedicle screws installed in the indicated vertebrae was 48.4, 48.3, 23.3 and 43.5 MPa. 
When using bicortical screws without crosslinks in the vertebral bodies, the values were 3.1, 
2.5, 3.8, 9.6 MPa and 49.9, 51.9, 25.8, 44.8 MPa, respectively; when using a combination 
of short screws and crosslinks in the vertebral bodies, the values were 3.2, 2.0, 2.6, 7.5 MPa 
and 47.6, 47.5, 22.6, 41.2 MPa, respectively; when using crosslinks and bicortical screws, 
the values were 3.0, 2.2, 2.7, 8.8 MPa and 48.3, 49.6, 24.3, 42.5 MPa, respectively. Con-
clusions. In lateroflexion, monocortical pedicle screws cause lower critical loading rates 
compared to long screws at all control points of the model. Crosslinks help to reduce stress 
levels. The use of monocortical pedicle screws in combination with transverse ties seems to 
be the most biomechanically effective in lateroflexion.

Key words: finite element model; thoracolumbar junction; corporectomy; bicortical 
transpedicular stabilization; crosslink; lateroflexion.
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