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ВСТУП 

 

Актуальність теми. Використання металевих імплантатів бере свій 

початок з середини 20 сторіччя, коли почали широко використовувати 

простези з нержавіючої сталі для пластики кульшового суглоба [78]. 

Зважаючи на значну кількість ускладнень, які призводили до необхідності 

повторної операції із заміни простезу, на сьогодні в клінічну практику 

впроваджені імплантати зі сплавів титану, алюмінію, ванадію, танталу, 

цирконію тощо, які часто комбінуються з синтетичним чи природним 

покриттям на кшталт гідроксиапатиту для покращення їх біосумсності.  

 Не зважаючи на значні успіхи в імплантології, кількість 

післяопераційних ускладнень залишається значною. Так, за даними різних 

авторів, необхідність повторної операції після відновлення шийки стегна 

складає від 10% до 64%, а необхідність заміни дентального імплантату через 

5 років досягає 10% [107, 117, 118]. На відсоток ускладнень в першу чергу 

впливає вік пацієнта, стан кісткової тканини до операції та біологічні і 

біомеханічні властивості імплантатів. Більшість авторів пов’язують наявність 

ускладнень з локальними змінами кісткової тканин внаслідок явища 

стресового зміщення з подальшим розвитком гіпермобільності імплантату та 

його недостатності [108]. Стресове зміщення виникає внаслідок 

невідповідності між модулем пружності імплантату та кісткової тканини, яка 

його оточує. В нормі, навантаження, яке діє на орган рівномірно 

розподіляється кістковою тканиною, що визначає активність процесів 

ремоделювання і  формоутворення органу [139]. За умов імплантації 

матеріалу з високим модулем пружності, більша частина навантаження 

сприймається безпосередньо штучним протезом і навколо нього формується 

зона низької щільності, що призводить до втрати кісткової тканини навколо 

матеріалу.  

Іншим фактором, який впливає на інтерфейс «кістка-імплантат» є 

остоінтегративні властивості простезу, які залежать в основному від виду 
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матеріалу та структури його поверхні [139]. Значною мірою вплив на даний 

процес має покриття імплантату, яке може значно підвищити 

остеоінтеграцію простезу [56, 162]. 

Таким чином, на сьогодні є достатньо даних щодо процесів взаємодії в 

системі «кісткова тканина – імплантат», що дозволяє впливати на процеси 

остеоінтеграції простезу шляхом покращення поверхні матеріалу чи зміни 

складу імплантату [1, 8, 97]. Проте, наявність стороннього тіла в кістці може 

змінювати не лише оточуючі тканини, а й впливати на орган у цілому. Зміна 

біомеханічних параметрів органу має відображатись у компенсаторних 

реакціях, які призведуть до перебудови кістки в цілому [1]. З іншого боку, 

під час використання, металеві імплантати піддаються процесам 

електрохімічної корозії та механічного зносу, що обумовлює вивільнення їх 

складових в оточуючі тканини [16]. Так, протягом року колінний суглоб 

виконує біля 1 млн рухів, ще більша кількість циклів навантаження 

спостерігається на зубні простези, тому проблема механічного зносу 

імплантатів є актуальною на сьогодні [107]. Елементи простезів, що 

вивільнюються у оточуючі тканини можуть мати як локальну дію на орган, 

так і системну, обумовлюючи комплексний вплив на організм пацієнта [90].  

На сьогодні  недостатньо вивченою є проблема змін віддалених ділянок 

кістки у ранній післяопераційний та віддалений періоди після імплантації 

металевих простезів та імплантатів з модифікованою поверхнею [5]. Одним з 

найбільш перспективних матеріалів в сучасній імплантології є сплави на 

основі цирконію через їх оптимальні біологічні та біомеханічні властивості. 

При цьому, в клінічній практиці використовуються як чисті сплави, так і 

матеріали з біоактивним покриттям. Найбільш доступним та біологічно 

активних матеріалів для покриття імплантатів є гідроксиапатит кальцію та 

аморфний фосфат кальцію [4, 85]. Проте, досліджень впливу таких матеріалів 

як покриття цирконій-вмісних простезів на кісткову тканину навколо 

імплантату та на віддалених ділянках органу недостатньо. 
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Зв’язок роботи з науковими програмами, планами, темами. 

Дисертація виконана відповідно до плану наукових досліджень Сумського 

державного університету і є складовою частиною науково-дослідної теми 

другої половини дня Сумського державного університету «Дослідження 

процесів остеоінтеграції дентальних імплантатів різного складу» (№ 

держреєстрації 0215U001812).  

Мета і завдання дослідження. Метою нашої роботи було 

встановлення особливостей будови, механічних властивостей та хімічного 

складу стегнової кістки після імплантації металевих простезів різного складу.     

 Для досягнення мети були поставлені наступні завдання: 

1. З метою проведення коректного порівняльного аналізу в експерименті 

визначити морфо-функціональні особливості кісткової тканини та 

біомеханічні параметри кістки після формування дірчастого дефекту.  

2. Визначити особливості будови та біомеханічних параметрів стегнової 

кістки при імплантації титанового сплаву ВТ-6 (ТіVT6).  

3. Вивчити особливості будови периімплантаційної зони, діафізу та 

проксимальних відділів стегнової кістки після імплантації в дистальний 

епіфіз металевих сплавів - КТЦ-125 та β-(Ti-Zr). 

4. Визначити особливості будови та біомеханічних параметрів стегнової 

кістки при використанні сплавів КТЦ-125 та β-(Ti-Zr) з 

гідроксиапатитним покриттям.  

5. Визначити особливості елементного складу периімплантаційної зони та 

проксимальних відділів стегнової кістки в різні терміни після 

імплантації сплавів ТіVT6,  КТЦ-125 та β-(Ti-Zr) а також їх модифікації 

за допомогою гідроксиапатитного покриття. 

Об’єкт дослідження – процеси остеоінтеграції металевих 

імплантатів. 

Предмет дослідження – будова кісткової тканини та процеси 

остеоінтеграції металевих імплантатів різного складу ТіVT6,  КТЦ-125 та 

β-(Ti-Zr). 
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Методи дослідження:  

- остеометрія – для оцінки процесів росту стегнової кістки після 

імплантації металевих простезів;  

- гістологічний метод – для визначення особливості будови 

периімплантаціїної зони та віддалених ділянок кістки в процесі остеоінтеграції; 

- гістоморфометрія – для визначення кількісних змін будови кісткової 

тканини в процесі остеоінтеграції металевих простезів; 

- растрова електронна мікроскопія з мікроаналізом – для вивчення 

особливостей будови поверхні кісткової тканини та імплантатів і визначення 

розподілу хімічних елементів в різних ділянках ушкодженої кістки; 

- визначення мікротвердості кісткової тканини – для оцінки якості 

кісткової тканини в різні терміни після введення металевих імплантатів;  

- статистичний – для визначення достовірності отриманих відмінностей 

кількісних показників. 

 Наукова новизна одержаних результатів. Вперше на достатньому 

експериментальному матеріалі встановлені зміни в ділянках стегнової кістки 

при імплантації сплавів різного складу. Встановлені особливості процесів 

остеоінтеграції в залежності від виду сплаву та наявності гідроксиапатитного 

покриття. Доведені структурні зміни діафізу та дистального епіфізізу в ранні 

та віддалені періоди після імплантації металевих простезів та прослідковані 

особливості змін в залежності від типу імплантату. В роботі визначені зміни 

хімічного складу у віддалених від місця імплантації ділянках кістки, які 

викликані процесами дифузії складових компонентів імплантату та 

встановлений факт зменшення вивільнення елементів за умов нанесення 

гідроксиапатитного напилення на поверхню імплантатів. 

 Визначені особливості показників мікротвердості кісткової тканини в 

різних ділянках органу в залежності від типу імплантату та встановлена 

можливість зменшення втрати міцності кістки при використанні 

гідроксиапатитного покриття. 
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Практичне значення отриманих результатів. Дані щодо змін будови 

та біомеханічних властивостей кісткової тканини в залежності від складу 

імплантату та особливостей його поверхні можуть бути використані для 

розробки нових простезів з підвищеними біоміметичними властивостями. 

Отримані результати можуть слугувати морфологічним підгрунтім для 

вибору типу імплантатів в клініках ортопедії та при протезуванні зубо-

щелепного апарату. Встановлені особливості будови, хімічного складу та 

біомеханічних параметрів кісткової тканини в процесі остеоінтеграції 

металевих імплантатів можуть бути використані в практичній роботі клінік 

ортопедії та травматології, імплантології, щелепно-лицевої хірургії.   

Результати експериментальних досліджень впроваджені у навчальний 

процес на кафедрах анатомії людини Буковинського державного медичного 

університету, Вінницького національного медичного університету ім. М. І. 

Пирогова, Дніпропетровського державного медичного університету, 

Запорізького державного медичного університету, кафедрі пропедевтичної та 

хірургічної стоматології Запорізького державного медичного університету, 

відділені щелепно-лицевої хірургії Запорізької лікарні екстреної та швидкої 

медичної допомоги. 

Особистий внесок дисертанта. Дисертантом здійснений 

інформаційний пошук літературних даних, самостійно проведені всі 

експериментальні дослідження, статистичне опрацювання результатів і їхній 

аналіз. Автором проведено узагальнення отриманих результатів, підготовлені 

праці до друку і висновки дисертації.  

Апробація результатів дисертації. Основні матеріали дисертації 

обговорені на науково-практичних конференціях студентів та молодих 

вчених Сумського державного університету, м. Суми (2014, 2015), науково-

практичній конференції «Морфологічні дослідження – виклики сучасності», 

м. Суми (2015), IV Міжнародній конференції «Розвиток науки у XXI 

сторіччі», м. Харьків (2015), VI Національному конгресі анатомів, гістологів, 

ембріологів та топографоанатомів України, Запоріжжя (2015). 
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Публікації. Основний зміст дисертаційної роботи відображений у 8 

наукових працях, з яких  – 5 у фахових наукових журналах, 3 у матеріалах 

конференцій, 1 стаття опублікована у журналі, який індексується НМБД 

«SCOPUS». З них 5 наукових роботи опубліковано одноосібно. 
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РОЗДІЛ 1 

ОГЛЯД ЛІТЕРАТУРИ 

 

1.1. Будова кістки та процеси ремоделювання навколо імплантату 

 

Скелет ссавців та людини забезпечує зовнішню форму тіла та його 

підтримку у просторі. В процесі еволюції кістка сформувала багаторівневу 

ієрархічну структуру, яка представлена від макроскопічного до 

молекулярного рівня [149, 167]. При цьому сформована структура має 

унікальні властивості, які здатні забезпечити одночасно пружність та 

гнучкість,  міцність та легкість а також стабільність складу та здатність до 

самовідновлення [190].  

Перший рівень ієрархічної будови кістки представлений 

мінералізованим тропоколагеном, якім само збирається в четвертичну 

структуру діаметром біля 150 нм та стабілізований боковими зв’язками на 

кінцях молекули [84]. Наступний рівень відповідає структурам, які утворені в 

результаті енуклеації і росту кристалів гідроксиапатиту в проміжках та 

борідках між окремими молекулами четвертинної структури колагену. 

Мінеральний компонент являє собою пластинкоподібні кристали 

нестехіометричного гідроксиапатиту розміром біля 45х20х3 нм [159]. Даний 

процес має назву – інтерфібрилярна кристалізація та відбувається одночасно 

з екстрафібрилярною кристалізацією, яка включає в себе формування 

кристалічних агрегатів навколо вже мінералізованих молекул колагену. 

Таким чином відбувається формування ембріональної грубоволокнистої 

кісткової тканини. Наступне ре модулювання призводить до формування 

кісткових пластинок з упорядкованими колагеновими волокнами та 

стабільною мінералізацією. Лакуни між пластинами вміщують сформовані 

кісткові клітини – остеоцити, які на ряду з остеобластами та остеобластами 

являють собою третій рівень організації. Остеоцити формують сітку, яка 

забезпечує підтримку постійної структури та функції кістки. Дана сітка є 
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сенсорним механізмом, яка відповідає за модуляцію механічних сигналів в 

біохімічні стимули. Даний механізм забезпечує постійну адаптацію 

структури кістки до впливів зовнішнього середовища, зокрема, механічного 

навантаження [127].  

Концентрично розташовані кісткові пластинки формують остеони, які є 

структурно-функціональної одиницею зрілої компактної кісткової тканини. 

Вони представлені циліндричними структурами, витягнутої форми, які 

розташовані навколо Гаверсових каналів [126]. Таке розташування кісткових 

пластинок (з формуванням остеонів) є основою для міцності кістки на 

згинання. Гаверсові канали є основними комунікаційними системами в 

кортикальній кістковій тканині, оскільки вміщують нерви та судини, які 

живлять остеоцити. Трабекулярна кістка представлена кістковими 

пластинками, які формують трабекули, що утворюють сітку. Таке 

розташування забезпечує більшу витривалість до впливу компресійних 

навантажень. Трабекули вкриті вистилаючими кістковими клітинами – 

остеобластами, які приймають безпосередню участь у процесах утворення та 

резорбції кістки. Зовні кістка вкрита окістям, і разом з червоним кістковим 

мозком, який розташований у центральній частині органу, формують 

останній – органний, рівень кістки, як органу [18]. 

 Кістка є динамічною системою, яка постійно оновлюється упродовж 

усього життя за допомогою процесів кісткового ремоделювання [17]. Цей 

процес є необхідний для заміщення молодої кісткової тканини на зрілу в 

процесі росту організму, для заміщення ішемізованої чи пошкодженої 

кісткової тканини та для забезпечення гомеостазу кальцію. Ремоделювання 

кістки відбувається також при зміні механічних навантажень на орган, в тому 

числі й після протезування. Ремоделювання кісткової тканини забезпечують 

три типи клітин – остеокласти, які резорбують «стару» кісткову тканину, 

остеобласти, які забезпечують синтез колагену та його мінералізацію, а 

також остеоцити, які відіграють механосенсорну функцію [62, 88, 116]. 
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 Остеокласти являють собою багатоядерні структури (симпласти) з 

розмірами від 150 до 180 мкм. Дані клітини мають гематогенне походження, 

основним попередниками остеобластів є мононуклеарні клітини, які під 

впливом стимулюючих факторів зливаються з утворенням остеокластів [23, 

166]. Маркерами остеокластів є синтез тартрат-резистентної кислої 

фосфатази, експресію кальцитонінових та вітронектинових рецепторів. 

Колонієстимулюючий фактор-1 (CSF-1) та RANKL (рецептор 

активатор NF-kB ліганду) є критичними цитокінами для виживання, експансії 

та диференціації остеокластів in-vitro [26, 71, 81]. In-vivo, залежність 

диференціації остеокластів від даних цитокінів продемонстрована на моделі 

мишей з виключенням продукції даних факторів росту [100, 101]. Відсутність 

у мишей CSF-1 призводило до розвитку остеопетрозу, що пов’язано з 

недостатньою функцією остеокластів [70, 76]. Абляція гену, відповідального 

за експресію RANKL також призводило до надмірного утворення кісткової 

тканини, що було викликане повною відсутністю остеокластів через 

блокування їх диференціації [37]. Остеопротегерін (OPG), розчинний 

рецептор RANKL, має негативну регуляцію остеокластогенезу і його 

блокування призводило до розвитку остеопорозу у мишей через надмірну 

диференціацію остеокластів [73]. Таким чином, RANKL/OPG-

співвідношення є основним чинником, який регулює диференціацію та 

функцію остеокластів [12].  

В процесі диференціації остеокластів з мієлоїдних клітин велике 

значення мають деякі фактори транскрипції. Так, експресія ETC фактора 

транскрипції PU.1 в процесі ранньої диференціації мієлоїдних клітин є 

обов’язковою для утворення остеокластів. У мишей з відсутністю фактора 

PU.1 відбувалось порушення утворення макрофагів та остеокластів, а in-vitro 

диференціація остеокластів корелювала зі збільшенням експресії PU.1 [27, 

74]. AP-1 фактор транскрипції c-Fos також є необхідним в процесі утворення 

остеокластів. Дефіцит даного фактору призводить до зменшення кількості 

остеокластів у мишей, проте не впливає на диференціацію макрофагів [39]. 
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Таким чином, можна стверджувати, що фактор транскрипції c-Fos є 

вторинним після ETC фактора транскрипції PU.1, так як перший не впливає 

на кількість макрофагів. Транскрипційні фактор MITF та NFATc1 також є 

критичними в утворенні повноцінних остеокластів, так як впливають на 

експресію генів тартрат-резистентної кислої фосфатази, катепсіна К та 

кальцитонінових рецепторів [34, 80, 98, 105]. 

Остеобласти є основним клітинним дифероном зрілої кісткової 

тканини. Джерелом даних клітин в дорослому організмі є камбіальні клітини 

окістя, ендосту та червоного кісткового мозку. Доведена можливість 

утворення остеобластів також з периваскулярних клітин кровоносних судин 

[44]. Остеобласти синтезують більшість компонентів органічного матриксу – 

колаген І типу, лужну фосфатазу, остеокальцин, кістковий сіалопротеїн, 

остеопонтин, кісткові морфогенетичні білки, трансформуючі фактори росту, 

тромбоспондин, остеонектин, колагеназу та ін [153]. Проте дані молекули не 

є унікальними для остеобластів і лише їх комбінація дає можливість 

стверджувати про остеобластичний фенотип.   

 В процесі перелому, травми чи хірургічного втручання кровотеча та 

доставка медіаторів запалення є пусковим процесом регенерації [191]. При 

введенні металевого імплантату в кісткову тканину, кров є першою 

тканиною, яка контактує з його поверхнею. Доведено, що тромбоцити 

абсорбуються на поверхні титанових імплантатів вже в перші секунди після 

його введення [112]. Тромбоцити є ключовим фактором на перших етапах 

процесу регенерації та має вплив на віддалені наслідки процесу за живлення. 

Активація тромбоцитів призводить до вивільнення значної кількості 

медіаторів, які регулюють внутрішньоклітинні процеси та міжклітинну 

взаємодію. Деяким авторами висунута теорія про можливість активації 

тромбоцитів під час контакту з поверхнею імплантату, проте наявність 

тромбоцит активуючої активності титану є доволі спірною [64, 143].  

 Утворення тромбу навколо імплантату відбувається за зовнішнім 

шляхом активації гемостазу. Такі кофактори, як тромбін, АДФ, тромбоксан 
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А2 тощо, які містяться в міжклітинному просторі чи вивільняються з клітин 

(активовані тромбоцити, ендотеліальні клітини та поліморфоядерні 

гранулоцити), призводять до активації тромбоцитів. Це в свою чергу 

призводить до вивільнення з тромбоцитів АДФ, АТФ, серотоніну, кальцію, 

фібриногену, фібронектину, фактору вон-Вілебранду та деяких факторів 

росту [32]. Механічні чинники, такі як тертя під час імплантації чи 

експлуатації простезу також можуть призводити до механічного ушкодження 

тромбоцитів і вивільнення їх гранул [113].  Під час активації тромбоцити 

експресують на своїй мембрані глікопротеїнові рецептори адгезії (GPIb, 

GPIIb/IIIa), що дозволяє їм зв’язуватись з молекулами адгезії ,такими як 

фібриноген, фібронектин, вітронектин тощо [59]. Клітини також взаємодіють 

з іншими тромбоцитами, формуючи постійний, механічно стабільний тромб в 

фібриновій сітці [87]. 

 Формування стабільного тромбу навколо імплантату є першим кроком 

в формуванні механічних та біохімічних стимулів для процесу міграції 

клітин. Протеїни клітинної адгезії а також тромбоцитарні і плазмові фактори 

росту, які інкорпоровані у фібриновому згустку, виступають у якості 

хімічних атрактантів для оточуючих клітин [114]. Деякі з даних міогенів 

безпосередньо оссоційовані з остеогенними клітинними функціями. Так, 

фактор TGF-β стимулює ранню проліферацію остеопрогеніторних клітин та 

їх міграцію за SMAD-опосередкованим сигнальним шляхом [49, 144]. PDGF 

є сильним міогеном для клітин сполучної тканини, VEGF – ініціює процеси 

ангіогенезу шляхом активації міграції і проліферації ендотеліоцитів [52].  

 Ангіогенез в ділянці травми є критичним для процесу регенерації 

кісткової тканини та остеоінтеграції металевих імплантатів. Затримка 

утворення судин призводить до уповільнення зазначених процесів через те, 

що активність остеобластів та формування ними нового міжклітинного 

матриксу можу відбуватись лише за умов забезпечення киснем та поживними 

речовинами [79, 99].  
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 Процеси запалення в ділянці пошкодження відбуваються одночасно з 

формуванням тромбу та супроводжуються міграцією в зону ураження 

поліморфноядерних лейкоцитів та моноцитів в перші часи після травми [168, 

176]. Останні трансформуються в макрофаги упродовж 24 годин після 

міграції [29]. Міграція даних клітин забезпечує місцевий неспецифічний 

захист від бактеріального ураження шляхом деструкції мікроорганізмів 

вільними радикалами [59, 177]. При цьому, пролонгація запалення через 

надмірну кількість бактерій в місці ураження в перші часи, може призвести 

до деградації неураженого екстрацелюлярного матриксу та формування 

токсичного оточення, яке буде впливати на подальші процеси остеоінтеграції 

[103, 130].  

 Деградація позаклітинного матриксу металопротеїназами призводить 

до вивільнення зв’язаних факторів росту та формування нових судин замість 

пошкоджених [3, 121]. Також, під час пізньої фази запалення макрофаги 

секретують фіброгенні та ангіогенні фактори росту, що пришвидшує 

формування нового екстрацелюлярного матриксу [51, 160]. Фібробласти 

прикріплюються до молекул адгезії, таких як фібронекнин, що розташований 

на поверхні імплантату та починають формувати грануляційну тканину [30, 

54]. 

 Фактори росту є хемоаттрактантами по відношенню до фібробластів та 

індукують їх диференціацію та продукції протеїнів міжклітинного матриксу 

[9, 14]. VEGF, наприклад, стимулює відкріплення серицитів з поверхні судин, 

а останні є мезинхемальними стовбуровим клітинами кісткового мозку, які 

здатні трансформуватися в остеобласти та ендотеліоцити при дії відповідних 

стимулів [15, 82, 156]. Гіпоксичне оточення в рані навколо імплантату є 

хемотаксичним по відношенню до ендотеліальних клітин, які утворюють 

групи та формують трубочки з подальшим ростом судинної стінки [66, 122]. 

Дані кровоносні судини є абсолютно необхідними для підтримки процесів 

остеогенезу та кісткових клітин. Остеобласти походять з клітин-перицитів 

[61, 110] та є мігрують з камбіального шару окістя [67]. В зону остеогенезу 
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мігрують недиференційовані остеобласти та при дії на них факторів росту, 

які знаходяться в середині матриксі фібрину, вони набувають секреторного 

фенотипу. 

 Остеобласти мігрують на поверхню імплантату та адгезуються на ній за 

допомогою інтегрін-зв’язуючих ділянок з шаром протеїнів, який 

абсорбований на поверхні матеріалу [151]. Склад даної матриці на поверхні 

імплантату має вирішальне значення для модулювання хемоатракції та 

диференціювання остеопрогеніторних клітин в остеобласти [124]. 

 Після прикріплення на поверхні імплантату остеобласти розпочинають 

секрецію міжклітинного матриксу та експресують лужну фосфатазу та 

остеокальцин. Остеобласти секретують колагени ІІІ та ІІ типу, які в 

подальшому трансформуються у колаген І типу. Мінералізація колагенових 

фібрил відбувається за зовнішнім типом з формуванням грубоволокнистої 

кісткової тканини, основна функція якої є формування зв’язків з 

мінералізованим фронтом «материнської» кістки [42] . Під час цього процесу 

частина остеобластів залишається всередині фібрил та трансформується в 

остеоцити [109, 154].  Таким чином грубоволокниста тканина стабілізує 

імплантат всередині органу та заповнює усі його порожнини. На 

новоутворену кістку діють механічні навантаження від імплантату і в процесі 

ремоделювання відбувається формування пластинчастої кістки зі 

структурою, яка відповідає новим біомеханічним умовам [123].  

 Процеси ремоделювання є завершальною стадією інтеграції 

імплантату, проте вони тривають упродовж усього життя відповідно до 

існуючого навантаження [189]. При невідповідності механічних параметрів 

імплантату кістковій тканині, ремоделювання є одним з механізмів розвитку 

ефекту стресового зміщення. Загалом, процеси ремоделювання при 

імплантації металевих простезів розпочинаються з перших днів в 

«материнській» кістковій тканині [24, 187]. 

 Кісткове ремоделювання є базисним регуляторним процесом, який 

забезпечує відповідність структури кістки діючим навантаженням. Основним 
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морфологічним субстратом процесу ремоделювання є кісткові клітини – 

остеобласти та остеобласти, які регулюються остеоцитами та серією 

сигнальних шляхів та молекул [138]. Остеобласти є основними 

модуляторами остеокластогенезу, в першу чергу шляхом секреції молекул 

RANKL та його інгібітору – остеопротегерину [22, 125]. RANKL є лігандом і 

активатором RANK – поверхневого рецептору остеобласту, який активує 

ядерний фактор каппа-бета (NFkβ) та макрофагальний колоніє стимулюючий 

фактор (M-CSF). Останні призводять до активації диференціювання та 

підвищення активності остеобластів [145]. Проте, ряд інших факторів здатні 

впливати на процеси резорбції та синтезу кісткової тканин в процесі 

ремоделювання. Естрогени мають здатність підвищувати експресію 

остеопротегерину та інгібувати сигнальні впливи RANKL [135, 136]. Фактор 

некрозу пухлин, що секретується лімфоцитами в процесі запалення, наряду з 

прозапальними цитокінами, такими як інтерлейкін-6, стимулює 

диференціацію остеобластів, і як наслідок – підвищує швидкість резорбції 

[60, 77]. Це є одним з основних механізмів зниження остеоінтеграції 

імплантатів в разі тривалого запального процесу [133]. Продукція 

паратгормону призводить до стимуляції синтезу RANKL та пригнічення 

експресії остеопротегерину, що призводить до підвищення резорбції кістки 

[115, 132].  

Остеокласти фіксуються на поверхні кісткового матриксу за 

допомогою RGD-зв’язуючого механізму та формують замкнену зону навколо 

кістки. Сформована таким чином щіткова зона щільно оточує зону резорбції. 

Іонні насоси на мембрані остеобласту декретують в просвіт кислоту (HCl), 

яка розчиняє мінералізований матрикс [184]. Специфічні протеолітичні 

ферменти руйнують де мінералізовані колагенові волокна та руйнують 

зв’язки між ростовими факторами та матриксом глікозаміногліканів. 

Вивільнені фактори росту та іони кальцію стимулюють міграцію 

остеобластів в зону резорбції, що призводить до утворення нової кісткової 

тканини на місці зруйнованої [135].  
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Першою фазою резорбції кісткової тканини остеокластом є 

вивільнення протонів водню в зону резорбції за допомогою вакуольного типу 

АТФази. Це є критичним етапом кісткової резорбції, так як доведено, що 

мутація а3-субодиниці вакуольної АТФази призвродить до розвитку 

остеопетрозу у людей. Утворення протонів залежить від активності 

карбоангідрази ІІ, яка каталізує гідратацію СО2 з утворенням Н2СО3, який 

дисоціюється до протонів (Н+) та бікарботан-іону. Останній реабсорбується в 

клітину на базо-латеральній поверхні через хлоридно-бікарботанті канали. 

Іони Сl-, утворюють з протонами HCl, яка безпосередньо резорбує 

мінеральний матрикс кісткової тканини. Доведено, що порушення 

функціонування хлорид них каналів призводить до розвитку остеопетрозу у 

людей та експериментальних тварин [102]. Розчинення мінеральної складової 

дає можливість подальшої руйнації органічної фази кісткової тканини за 

допомогою матричних металопротеїназ (в основному 9-го типу) та 

лізосомальних катепсинів. Так, доказом участі в процесі резорбції кістки 

катепсину-К є розвиток остеопетрозу при штучному дефіциті ферменту у 

експериментальних тварин. 

 В результаті постійних процесів ремоделювання відбувається 

утворення високо мінералізованого матриксу з низьким вмістом волокон в 

розрізі імплантат-кістка [119]. Окрім колагену, який був першим кістковим 

протеїном, локалізованим на поверхні імплантату, зустрічаються такі білки 

як остеопонтін, кістковий сіалопротеїн, остеонектин та кальцій-зв’язаний 

фетуін-А [40]. Відомо, що данні протеїни є активними факторами енуклеації 

в процесі утворення біомінералу кісткової тканини. За деяким даними, на 

поверхні імплантату переважають саме неколагенові білки, що свідчить про 

постійні процеси ремоделювання в зоні імплантат-кісткова тканина. 

Формування остеонних структур відбувається виключно з урахуванням 

навантаження, яке діє в системі імплантат-кістка. Механорецепторами в 

даному випадку виступають остеоцити, які здатні контролювати процеси 

ремоделювання шляхом активації остеокластів [152, 142].  
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 Процеси ремоделювання після імплантації регулюються тими ж 

гормональними та гормоноподібними чинниками, що описані при регуляції 

кісткових диферонів. Також на швидкість та розповсюдженість перебудови 

кістки великий вплив має вік  - є пряма залежність між зростанням процесів 

резорбції і збільшенням віку особи [182]. Також важливими чинниками 

регуляції кісткової перебудови є спадковість, повноцінне харчування, 

руховий фенотип та екологічні впливи. Серед факторів, що здатні інгибувати 

кісткове ремоделювання слід виділити естрогени, кальцитонін, 

бісфосфонанти, паратгормон та фторид натрію. 

Окрім біохімічних сигналів, на процеси ремоделювання кісткової 

тканини має вплив механічна стимуляція, викликана в тому числі й 

імплантацією металевих простезів [183]. Доведено, що при імплантації 

титанових та титан-цирконієвих дентальних простезів відбувається 

перебудова кортикальної та губчастої кістки безпосередньо навколо 

імплантату. Обсяг процесів ремоделювання збільшувався з терміном 

перебування імплантату. При цьому доведено зменшення міцностних 

параметрів кісткової тканини навколо імплантату у віддалені терміни 

спостереження (більше 1 року). В досліджені Lin D. доведено, що через 48 

місяців після імплантації відбувається перебудова навіть віддалених ділянок 

нижньої щелепи у порівнянні з контрольною групою пацієнтів [83].  

Не зважаючи на чисельні дослідження щодо змін периімплантаційної 

зони у ранній та віддалений період після імплантації, процеси 

ремоделювання у віддалених ділянках кістки у відповідь на зміни 

механічного навантаження майже не вивчались. 
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1.2. Регуляція процесів остеоінтеграції навколо імплантатів різного 

складу 

 

Лікування захворювань та ускладнень хвороб опорно-рухового апарату 

призводять до економічних втрат, які перевищують 40 млрд. євро на рік [36] 

а «старіння» населення планети буде призводити до росту кількості хвороб, 

які пов’язані з кістковою системою [4]. У зв’язку зі зростанням патології 

кісткової системи та суглобів, зібілшується кількість операцій із заміщення 

ушкодженої ділянки скелета. 

 Відновлення цілого кісткового органу чи його частини можливе за 

рахунок аутотрансплантатів чи ксенотрансплантатів а також з використанням 

імплантатів з природнього та синтетичного матеріалів [20]. Протягом 20 

сторіччя розроблені та впроваджені в практику безліч імплантатів, що 

дозволило значно покращити якість життя пацієнтів з патологією опорно-

рухового апарату. Інший напрям використання штучних імплантатів – це 

стоматологія, в якій за останні 40 років зроблено значний прорив, який 

дозволив відновлювати структури зубо-щелепної системи [4]. 

 Основними первинними властивостями матеріалів, які 

використовуються для заміщення кісткових дефектів чи імплантації є 

механічні властивості та біосумісність [78]. Термін «біосумісність» може 

бути коротко описаний як взаємовідносини між організмом та біоматеріалом. 

В свою чергу, біоматеріали є натуральними або створеними людьми 

матеріалами, які використовуються для відновлення чи заміщення функції 

живих тканин [78].  Сьогодні біоматеріали використовуються для лікування 

пошкоджень майже всіх органів та тканин, проте найбільший досвід їх 

застосування та інформація щодо ускладнень стосується саме імплантатів для 

відновлення проксимального епіфізу стегнової кістки та зубних імплантатів. 

 Ефективність застосування штучних матеріалів має складну взаємодію 

в системі імплантат-орган та залежить як від виду матеріалу з якого 

вироблений імплантат, так і від функціональної здатності тканин органу-



20 
 

реципієнта [42]. Значний досвід лікування патології стегна дозволяє 

прослідкувати особливості взаємодії в системі імплантат-кістка для різних 

видів матеріалів та виявити найбільш розповсюджені проблеми. 

 На сьогодні для пластики шийки стегна використовуються такі 

матеріали, як метали, кераміка, полімери та композити [48]. На початку 60-х 

років минулого століття для пластики стегна почали використовувати 

імплантати з нержавіючої сталі з покриттям ділянки головки стегна 

політетрафоуороетиленом. Проте, через низьку зносостійкість, нержавіючу 

сталь замінили на кобальт-хром-молібденовий сплав, а 

політетрафоуороетилен – на високомолекулярний поліуретан. Обидва 

матеріали показали високу стійкість до зношування. На сьогодні також 

застосовуються інші сплави на основі алюмінію, цирконію, танталу тощо 

[78].  

Основна проблема, з якою стикнулися розробники імплантатів для 

відновлення шийки стегна та інших ділянок скелету – різниця між 

жорсткістю металу та кістки, що призводить до порушення будови останньої 

в процесі експлуатації імплантату [7]. Так, кобальт-хром-молібденовий 

імплантат має в 10 раз більшу жорсткість за кістку, алюміній – в 19 разів. 

Дещо менша різниця жорсткості спостерігається для сплавів з титану, що 

дозволяє широко використовувати даний метал [63].  

Невідповідність жорсткості матеріалу і кісткової тканини призводить до 

розвитку ускладнень, кінцевим результатом яких можу бути втрата 

функціональності імплантату і необхідність повторної операції. За 

свідченням різних авторів, необхідність повторної операції для відновлення 

системи кістка-імплантат складає від 10% до 64% в залежності від віку 

пацієнта, стану кістки до операції та типу імплантату [13, 107, 118]. За 

даними авторів основними причинами повторних операцій є рухомість 

імплантату або стресове зміщення. При цьому всі дані отримані від пацієнтів 

із тотальним заміщенням головки стегна є актуальними при використання 
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імплантатів в будь-якій частині тіла через наявність навантаження в системі 

імплантат-кісткова тканина.  

 При цьому більшість авторів вважають, що стресове зміщення є 

основною причиною порушення інтеграції імплантату [7, 75, 78, 85]. Дана 

проблема виникає коли імплантат забирає частину фізіологічного 

навантаження на орган, що призводить до розвантаження кістки навколо 

штучного матеріалу [108]. В нормі навантаження з верхньої частини тіла 

передається на головку стегнової кістки і далі через шийку – на 

проксимальну і дистальну частину діафізу. За умов імплантації протезу 

відбувається розвантаження проксимального відділу діафізу стегнової кістки 

і як наслідок порушення будови тканини через процеси ремоделювання. За 

законом Вольфа, частина кісткового органу, яка отримує менше 

навантаження піддається перебудові відповідно діючих на неї сил, що 

призводить до втрати кісткової маси. Таким чином, навколо стебля 

імплантату утворюється зона низької щільності, що призводить до 

порушення інтеграції [25]. Наявність значного навантаження спостерігається 

не лише в ділянці протезу стегнової кістки. Так, значне навантаження 

спостерігається також на зубні імплантати – жувальний цикл повторюється 

близько 1х105 разів на рік з середнім навантаженням на щелепу біля 700 Н 

[20, 86]. 

 Базовою проблемою взаємодії в системі «імплантат-кісткова тканина» є 

процеси остеоінтеграції, які можуть бути описані як утворення кісткової 

тканини навколо імплантату без формування сполучнотканинної капсули 

[72]. Утворення повноцінної кісткової тканин навколо імплантату дозволяє 

адекватно розподілити механічне навантаження між кістковою тканиною та 

штучним матеріалом і тим самим запобігти розвитку ускладнень, які 

призводять до нестабільності імплантату і його втраті. Процеси 

остеоінтеграції, за даними різних авторів, відбуваються в зоні від 50 мкм до 1 

мм навколо імплантату і включають в себе як утворення нової кісткової 

тканини, так і процеси ремоделювання «материнської» кістки [99, 129, 143].  
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 Основою остеоінтеграції є процеси адгезії остеобластів на поверхні 

імплантату, їх проліферація та диференціація. Адгезія остеобластів в 

кількості, яка достатня для утворення нової тканини, відбувається лише за 

умов наявності  на поверхні імплантату сприятливого оточення [150]. 

Текстура імплантату, його хімічний склад та топографія мають ключове 

значення в процесі остеоінтеграції [146]. Так, доведеним є факт, що адгезія 

остеобластів та їх проліферація є більш активними на нерівній поверхні [94]. 

За даних умов спостерігається більш виражена експресія матриксних 

кісткових протеїнів, лужної фосфатази та остеокальцину [41]. Rosa A.L. та 

співавтори довели, що проліферація остеобластів на рівній поверхні 

титанових імплантатів відбувається удвічі повільніше у порівнянні з 

модифікованою нерівною поверхнею [128]. Також в культурі остеобластів 

MG63 доведено більшу вираженість експресії ростових факторів при 

культивуванні на нерівній поверхні [63]. Розмір нерівностей на поверхні 

матеріалу також мають вплив на процеси адгезії та проліферації 

остеобластів. Так, доведено, що нанорозмірні нерівності мають більший 

стимулюючий вплив на процеси остеоінтеграції [139]. Доведено, що 

наявність нанорозмірних нерівностей на поверхні імплантату підвищує 

адгезію сигнальних молекул, зокрема білків кісткового матриксу, які здатні 

стимулювати процеси проліферації остеобластів [43]. На культурі клітин 

доведено, що наявність кальцій фосфату та ростових факторів на поверхні 

імплантату також має значний стимулюючий вплив на процеси 

остеоінтеграції [56, 162].   

 Загалом, серед факторів, які впливають на стабільність імплантату, 

науковці виділяють наступні: форма імплантату, хірургічна техніка, тип 

фіксації, неадекватне навантаження на реконструйовану ділянку та 

захворювання кісткової тканини [2, 50]. 

 Проте, за свідченням більшості авторів,  головною проблемою 

взаємодії в системі «кістка – імплантат» є адекватні механічні та біосумісні 

властивості останнього [7, 149]. Причиною невідповідності біологічних 
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властивостей імплантату є розвиток реакції організму на імплантацію 

«чужородного тіла». Дана відповідь має наступні фази: пошкодження, 

взаємодіє матеріалу з кров’ю, формування кров’яного згустку, запальна 

реакція, розвиток грануляційної тканини і ремоделювання оточуючих тканин 

[8]. Ідеальним варіантом післяімплантаційної реакції є розвиток кісткової 

тканини навколо імплантату без формування фіброзної капсули, що дозволяє 

уникнути значного відсотка післяопераційних ускладнень. Проте, синтетичні 

матеріали зазвичай вкриваються сполучнотканинною капсулою. При 

наявності імунної відповіді зростання концентрації вільних радикалів, 

протеолітичних ензимів, фіброзуючих протеїнів, гігантоклітинна 

інфільтрація та зниження рН середовища і, в результаті, даний комплекс 

може призводити до порушення поверхні імплантату та змінам в оточуючих 

матеріал тканинах [8]. 

 Металеві конструкції, використовуються у відновній медицині  завдяки 

їх високим механічним властивостям. Проте, модуль еластичності кісткової 

тканин, який коливається від 10 до 20 ГПа [20], значно менший за 

аналогічний показник титану та нержавіючої сталі, модуль еластичності яких 

становить 118 ГПа та 206 ГПа відповідно [19, 92]. За умов відсутності 

адекватної фіксації внаслідок розвитку сполучнотканинної капсули та 

мікрорухомості імплантату відбувається зменшення навантаження на 

оточуючу кісткову тканину з наступною втратою кісткової маси та 

можливими ускладненнями у вигляді переломів та втрати фіксації імплантату 

[55, 161].  

 З метою зменшення ускладнень після імплантації через втрату 

кісткової щільності ведуться експериментальні та клінічні розробки у 3-х 

основних напрямах: зміна форми та жорсткості імплантатів, модифікація 

поверхні матеріалу  та накопичення активних субстанцій на поверхні 

імплантату [75]. 

 З початку 90-х років минулого століття були проведені досліди з 

імплантатами на основі пористих кобальт-хромових сплавів, які мають 
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зменшену жорсткість [148]. Використання даного матеріалу призвело до 

зменшення втрати кісткової маси в проксимальному відділі стегна, проте 

гнучкість металу призводила до нестабільності імплантату в цілому. 

Використання пористих металів також має подібний ефект, проте дані 

імплантати не отримали широкого розповсюдження [120]. Зміна геометрії 

імплантату також є можливим шляхом підвищення біосумісності через 

збільшення контактної поверхні та зменшення напруги в системі імплантат-

кістка. На сьогодні розроблено безліч імплантатів для травматології та 

стоматології з модифікованою формою, проте даних щодо їх активності 

недостатньо для констатації факту вирішення проблеми [7, 96]. Не зважаючи 

на чисельні дослідження, модифікація складу та геометрії імплантатів не має 

значного впливу на їх біосумісність, тому дані методи можуть 

використовуватись лише як додаткові. 

 Основним методом, який зарекомендував себе в умовах сьогодення, є 

модифікація поверхні імплантатів для підвищення їх біосумісності [85, 147]. 

Перші дослідження стосовно зміни поверхні матеріалів стосувались 

застосування методів кислотної ерозії та піскоструминне напилювання. 

Обидва методи застосовуються для збільшення поверхні матеріалу, яка 

контактує з клітинами органу-реціпієнта, тим самим збільшуючи взаємодію 

металу з біологічним об’єктом [31]. Останнім часом обидва методи 

застосовуються для формування нонорозмірних ділянок на поверхні 

імплантату, що дозволяє абсорбувати на собі біомолекули та іони, здатні 

збільшувати біосумісність імплантату [5]. Проте, використання зазначених 

методик є менш ефективним, ніж модифікація поверхні за допомогою 

покриття імплантатів біоактивними сполуками, які здатні забезпечувати не 

лише біосумісність, але й остеокондуктивність матеріалів. Саме ці дві 

властивості можуть в повній мірі забезпечити задовільне довготривале 

перебування імплантату в кістковій тканині [6].  

 Зважаючи на те, що кісткова тканина є двокомпонентним композитним 

матеріалом, покриття імплантатів можна розділити на неорганічне та 
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органічне. Використання гідроксиапатиту (ГА) та кальцій фосфатного 

покриття здатне забезпечити стимулюючий вплив на процеси розвитку 

кісткової тканини навколо імплантату [47, 106, 129]. Останніми роками 

дослідження сфокусовані на модифікацію кальцій фосфатних покриттів для 

збільшення ефективності матеріалів. Основними модифікаціями можна 

вважати кремній та стронцій вмістний ГА [48,  117, 157], магній заміщений 

ГА [95], карбонований та флюорований ГА [53, 111] а також срібровмісний 

ГА [57]. 

 Серед органічних молекул, які використовують для збільшення 

біосумісності імплантатів, першими почали використовувати протеїни 

ексрацелюлярного матриксу кісткової тканини такі, як фібронектин, 

вітронектин, колаген 1 типу, остеопонтин та кістковий сіалопротеїн [97, 131]. 

Накопичення даних протеїнів сприяє клітинній адгезії та розвитку кісткової 

тканини навколо імпланту без утворення сполучнотканинної капсули. Але, 

після нанесення білків на поверхню можлива їх денатурації, що зменшує 

ефективність методики. Вирішенням проблеми є застосування секвенованих 

частин натуральних білків, які показали високу ефективність в лабораторних 

та клінічних умовах [56]. Альтернативою білкам міжклітинного кісткового 

матриксу є такі біомолекули, як кісткові морфо генетичні білки, 

трансформуючий ростовий фактор-бета, фактор росту фібробластів та 

інсуліноподібний фактор росту  [21, 137]. Загалом, колаген, як компонент 

екстрацелюларного матриксу може бути використаний для збільшення 

механічних властивостей імплантату, в той час як інші білки та фактори 

росту – для ініціації мінералізації шляхом відкладання кальцій фосфату на 

поверхні матеріалу [68].  

 Зважаючи на двокомпонентність кісткового композиту, депонування 

органічної та мінеральної складової на поверхні імплантатів є наступним 

кроком у підвищенні біосумісності остеопластичних матеріалів та простезів. 

Так, застосування композитного покриття на основі колагену та кальцій 

фосфату, дозволяє збільшити остеокондуктивність (ефект мінеральної фази) 
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та підвищити адгезію сигнальних молекул за рахунок їх зв’язків з колагеном, 

що призводить до адгезії клітин їх проліферації та диференціації на поверхні 

імплантату [10, 179]. Застосування зазначених композитів створює більш 

сприятливі умови для процесів утворення кристалів гідроксиапатиту у 

порівнянні з імплантатами, які мають лише органічне чи неорганічне 

покриття [158]. В експериментальних умовах доведена ефективність 

включення ростових факторів до колагенового чи кальцій фосфатного 

покриття імплантатів. Так, іммобілізація ростових факторів на титановому 

імплантаті, попередньо обробленому колагеном, значно підвищує 

остеогенетичні властивості матеріалу, що можливо пов’язане з підвищенням 

стабільності фактору росту чи повільним його вивільненням з колагенового 

матриксу [155]. Окрім факторів, які підвищують остеогенні властивості 

базового покриття, використовують срібло та антибактеріальні препарати для 

надання антибактеріального ефекту а також бісфосфонанти для використання 

у пацієнтів з остеопорозом [11, 28, 35, 134].     

 Таким чином, на сьогодні існує безліч модифікацій імплантатів, які 

дозволяють оптимізувати процеси остеоінтеграції та попередити розвиток 

ранніх та віддалених післяопераційних ускладнень та уникнути повторних 

оперативних втручань у зв’язку із нестабільністю імплантату.  

 Проте, біологічне середовище не лише реагує на імплантат, а й може 

впливати на матеріал. В процесі ремоделювання кістки вивільнюється безліч 

ферментів та біологічно активних сполук, що можуть змінювати хімічну 

будову матеріалу [60]. В процесі взаємодії в системі «імплантат-кісткова 

тканина» відбувається поступова дуже повільна деградація штучного 

матеріалу в незалежності від його складу. [50] Процес деградації металевих 

сплавів є по суті корозією, якій в біологічному оточенні піддаються будь-які 

метали. Деградація імплантованого сплаву відбувається в результаті 

електрохімічного розчинення та процесів зносу. Зважаючи на те, що кісткові 

та зубні імплантати все частіше використовуються у людей молодого віку, 

час для розвитку активних процесів деградації є більш ніж достатній. 
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 Клінічне значення корозії імплантатів полягає у накопиченні в 

оточуючих імплантат тканинах продуктів корозії та можливу втрату кістки 

навколо простезу. Також є дані щодо системного розповсюдження продуктів 

корозії [16].  

 На даний час відсутні докази наявності специфічної гістологічної 

картини впливу продуктів корозії на кісткову тканину, яка оточує імплантат, 

проте дані літератури свідчать про наявність неспецифічної відповіді на 

корозію сплавів різного складу. Використовуючи енергодисперсійний 

рентгенівський аналіз та електронну дифракцію, Williams D. F. Виявив 

наявність заліза та хрому в тканинах навколо імплантату з нержавіючої сталі 

[1]. Навколо імплантату спостерігалась наявність макрофагів, гігантських 

клітин та лімфоцитів, які містили гранули з залізо-вмісним гемоседирином та 

хромом.  

 У пацієнтів з кобальт вмісними імплантатами було виявлено 

ортофосфат хрому та  кобальту в ділянках остеолітичного ураження, що 

може бути результатом дії продуктів корозії [90]. Дослідження на культурі 

клітин довели, що дані продукти деградації сплавів активують макрофаги та 

моноцити і здатні викликати резорбцію кістки [91]. 

 Дослідження сплавів на основі титану показали наявність продуктів їх 

деградації в кістковій тканині, яка оточує імплантат. Після імплантації 

сплаву Ti-6Al-4V всі метали, що входять до його складу були виявлені в 

оточуючих тканинах через рік після імплантації [89]. При цьому іони метала 

були виявлені не лише в міжклітинному матриксі, але й в середині клітин 

кісткової тканини. Оксид та гідроксид титану був виявлений не лише навколо 

імплантату, а й у дистальному відділі стегнової кістки [38].  

 Окрім локальної реакції, метали, які зв’язані з білками та знаходяться в 

середині лімфоцитів, з током крові можуть потрапляти в різні органи, 

викликаючи системну реакцію. На сьогодні відома токсична дія таких 

металів як титан, алюміній, кобальт, хром та нікль (найбільш вживані в 

імплантології). Зазвичай, деградація сплавів є дуже повільною для 
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накопичення метлів в токсичній концентрації, проте навіть невеликі дози 

іонів здатні викликати специфічну та неспецифічну імунну реакцію та бути 

канцерогенами [46, 33].   

Таким чином, проблема взаємодії «імплантат-кісткова система» лежить 

у двох площинах. По-перше – це проблема остеоінтеграції матеріалу від якої 

залежить стабільність імплантату в ранньому післяопераційному періоді та 

якість життя пацієнта у віддалений термін. Вирішення цієї проблеми 

можливе за рахунок вдосконалення геометрії імплантатів та операційної 

техніки а також модифікації поверхні матеріалів. По-друге – це 

безпосередній вплив біологічної системи на чужорідне тіло у віддаленому 

періоді після імплантації і як наслідок – вивільнення іонів металів в оточуючі 

тканини.  Не зважаючи на чисельні дослідження впливу продуктів деградації 

імплантатів на кісткову тканину, більшість з них стосується лише зони, яка 

оточує імплантат і не враховує реакцію всього органу. Розуміння механізмів 

впливу продуктів деградації металевих імплантатів дозволить розробити 

профілактичні заходи, спрямовані на попередження пізніх післяопераційних 

ускладнень та підвищити якість життя пацієнтів. 
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РОЗДІЛ 2 

МАТЕРІАЛИ ТА МЕТОДИ ДОСЛІДЖЕННЯ 

В експерименті були задіяні 95 кролів віком 4-5 місяців з початковою 

масою 3,5±0,3 кг. Експеримент проведений згідно положень «Європейської 

конвенції про захист хребетних тварин, що використовуються для 

експериментів та інших наукових цілей» (Страсбург, 1986), Директивою 

Європейського парламенту та Ради ЄС від 22.09.2010 року, «Загальних 

етичних принципів експериментів на тваринах», ухвалених Першим 

національним конгресом з біоетики (Київ, 2001). Планування та проведення 

експерименту проводилось з дозволу Комісієї з біомедичної етики 

Медичного інституту СумДУ. 

 Тварин рандомізували в 7 серій по 15 особин (5 кролів– в серії 

інтактних тварин) відповідно до мети та завдань дослідження (табл. 2.1). 

Інтактні тварини, яким не проводили хірургічне втручання склали 1-шу 

серію та використовувались для проведення порівняльного аналізу з 

результатами експериментальних серій. 

2 серію (15 кролів) склали тварини, яким наносився дірчастий дефект у 

дистальному відділі стегнової кістки (на межі діафізу та дистального епіфізу) 

діаметром 3,5 мм. Таким чином, дана група тварин використовувалась в 

якості негативного контролю для вивчення факту травми кістки на морфо-

функціональні особливості кісти та порівняння їх з експериментальними 

групами. 

Особинам 3 – 7 серії під наркозом (кетамін 7 мг/кг та тіопентал 10 

мг/кг) проводилась операція з постановки зубного імплантату в дистальний 

відділ стегнової кістки з навантаженням на імплантат від 30 до 35 Н (Рис. 

2.1). Після операції рану пошарово зашивали та фіксували кінцівку упродовж 

1 тижня для забезпечення первинної фіксації. З метою попередження 

бактеріальних ускладнень проводили щоденні ін’єкції антибіотиків упродовж 

одного тижня.  
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Рисунок 2.1 – Процедура імплантації простезів в дистальний епіфіз 

стегнової кістки кроля. А – оперативний доступ і формування дефекта кістки; 

В – процедура введення імплантату; С – загальний вид операційного поля 

після імплантації. 1 – стегнова кістка, 2 – дірчастий дефект, 3 – імплантат. 

 

Таблиця 2.1 

Розподіл експериментальних тварин 

Серія 

експерименту 

Вид втручання Термін виведення з експерименту 

1 місяць 3 місяці 6 місяців 

Інтактна Без втручання 5 - - 

Контрольна Дірчастий 

дефект 

5 5 5 

Експериментальна  Імплантація 

TiVT6 

5 5 5 

Експериментальна Імплантація 

КТЦ-125 

5 5 5 

Експериментальна Імплантація 

КТЦ-125 з 

ГАП 

5 5 5 

Експериментальна Імплантація β 

(Ti-Zr) 

5 5 5 

Експериментальна Імплантація β 

(Ti-Zr) з ГАП 

5 5 5 

Всього тварин  35 30 30 

 95 

 

Діаметр усіх імплантатів становив 3,5 мм, довжина – 8 мм. Розподіл 

імплантатів відповідно груп відбувався наступним чином: 

3 серія - Титановий сплав ВТ-6 (TiVT6);  
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4 серія - Цирконієвий сплав КТЦ-125; 

5 серія - Цирконієвий сплав КТЦ-125 з гідроксиапатитним покриттям; 

6 серія - β (Ti-Zr) сплав;  

7 серія - β (Ti-Zr) сплав з гідроксиапатитним покриттям (β (Ti-Zr)-ГА) 

 

Тварин всіх груп виводили з експерименту шляхом передозування 

наркозу у терміни 1, 3 та 6 місяців після операції з метою визначення морфо- 

функціональних змін кісткової тканини в ранній та пізній післяопераційний 

періоди. Тваринам виділяли травмовану стегнову кістку, відсепаровували 

м’язи та інші м’які тканини та видаляли імплантат. Для дослідження брали 

три ділянки кістки: дистальний епіфіз для виявлення змін в 

периімплантаційній зоні, середину діафізу та проксимальний епіфіз для 

визначення змін віддалених ділянок органу на імплантацію матеріалу. 

Для вивчення морфо-функціональних властивостей кісткової тканини в 

визначених ділянках використовували наступні методи дослідження: 

1. Остеометрія. 

Перед проведенням остеометрії кістки ретельно очищали від м’язів 

та інших м’яких тканин.  Кістки зважували на аналітичних вагах з 

точністю до 1 мг та вимірювали штангенциркулем з точністю до 0,1 

мм. Визначення остеометричних параметрів стегнової кістки 

проводили за методикою, запропонованою Itopa E Ajayi для 

використання у кролів з урахуванням наступних показників: 

найбільша довжина кістки, найбільша ширина проксимального та 

дистального епіфізів, ширина середини діафізу [104]. 

2. Гістологічне дослідження.   

Для приготування гістологічних препаратів ділянки кістки 

фіксували у 10% розчині нейтрального формаліну впродовж доби та 

проводили декальцинацію в розчині азотної кислоти впродовж доби. 

Декальциновані зразки зневоднювали в спиртах зростаючої 

концентрації та заливали в парафін. Готували гістологічні зрізи 
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товщиною 5-7 мкм та забарвлювали їх гематоксилін-еозиномом.  

Отримані препарати вивчали за допомогою світлового мікроскопа 

“OLYMPUS”. Зображення зберігали на вінчестері з подальшим 

друком кольорових ілюстрацій.  

3. Морфометрія гістологічних препаратів.  Морфометричні 

дослідження проводили за допомогою комп'ютерної програми "SEO 

Image Lab 2.0". В гістологічних препаратах діафізу визначали 

найбільший розмір конусів ремоделювання та їх кількість на 1 мм2, 

ширину остенів та їх каналів а також щільність клітин (остеобластів 

та остеоцитів на 1 мм2). В препаратах епіфізів вимірювали товщину 

трабекул, щільність клітин (остеобластів та остеоцитів на 1 мм2) та 

ширину одиниць ремоделювання ї їх кількість на 1 мм2. 

4. Растрова електронна мікроскопія з мікроаналізом. 

Кістку фіксували в розчині глютаральдегіду протягом доби та 

зневоднювали в спиртах зростаючої концентрації (50 - 70 - 80 - 90 і 

100%). Підготовлену поверхню напилювали сріблом в стандартній 

вакуумній установці ВУП-5. Проводили вивчення кількісного вмісту 

кальцію, фосфору та мікроелементів, що входять до складу 

імплантатів на поверхні кістки в 3-х точках – безпосередньо в 

периімплантаційній зоні, в тканині проксимального епіфізу та в 

середині діафізу [185]. 

5. Визначення мікротвердості кістки.  

Вивчення мікротвердості проводили на приладі ПМТ-3 [170, 174, 

178]. Перед проведенням дослідження поверхню ділянки кістки 

полірували та фіксували зразок на металевому столику за 

допомогою епоксидних смол. Для визначення мікротвердості в 

досліджуваний зразок під дією навантаження Р вдавлюється алмазна 

піраміда. У наших дослідах величина навантаження становила 0,1 

кгс. Після дії навантаження на поверхні зразка залишається відбиток 

у вигляді піраміди з квадратною основою. Для визначення числа 
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твердості Н (кгс/мм2) навантаження Р ділять на умовну площу 

бічної поверхні відбитка [157]: 

   НV = 18544(
2d

Ð
), 

де Р – навантаження на піраміду; d – діагональ відбитка. 

6. Статистичні методи дослідження 

Отримані цифрові дані оброблялися методом варіаційної статистики 

за допомогою програми для обробки статистичної інформації IBM 

SPSS Statistics 21 з використанням параметричних методів 

(порівняння середніх за допомогою t-теста). Для з’ясування типу 

розподілу даних використовувались діаграми з кривою нормального 

розподілу (Колокол Гауса) та тест Колмогорова–Смирнова. За умов 

доведення гіпотези про нормальність розподілу даних, порівняння 

показників в різних серіях здійснювали з використанням критерію 

Стьюдента. Відмінності вважали значущими з рівнем ймовірності не 

менше 95% (р≤0,05). 
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РОЗДІЛ 3 

ОСОБЛИВОСТІ РОСТУ, БУДОВИ, ХІМІЧНОГО СКЛАДУ ТА 

МІКРОТВЕРДОСТІ КІСТОК ТВАРИН ІНТАКТНОЇ ТА 

КОНТРОЛЬНОЇ СЕРІЙ 

3.1. Ріст, будова, хімічний склад та мікротвердість кісткової тканини 

інтактних тварин  

 Довжина стегнової кістки інтактних кролів становила 82,4±2,7 мм, 

ширина проксимального та дистального епіфізів – відповідно 15,7±1,3 мм та 

13,3±0,4 мм, ширина діафізу – 6,3±0,5 мм. Таким чином, розміри стегнової 

кістки кроля дозволяють провести імплантацію металевого простезу 

діаметром 3,5 мм зі збереженням анатомічної цілісності органу. 

 Гістологічна будова проксимального та дистального епіфізу стегнової 

кістки має подібні риси. Зовні епіфіз вкритий компактною речовиною, яка є 

продовженням зовнішніх оточуючих пластинок діафізу стегнової кістки. 

Пластинки не утворюють суцільного шару навколо епіфізу а перекриваються 

одна одною. Поміж пластинок розташовані остеоцити, які анастомозують 

своїми відростками. Під окістям розташований шар остеобластів, так званий 

– камбіальний шар окістя. Остеобласти даного шару знаходяться у стані 

спокою, мають базофільну цитоплазму з незначною кількістю органел та 

ексцентрично розташоване ядро. В компактній речовині розрізняють судинні 

канали, які пронизують всю товщу шару та поодинокі конуси 

ремоделювання. Останні забезпечують постійну перебудову кісткової тканин 

у відповідь на існуючі механічні навантаження та метаболічні зміни 

організму. Під шаром компактної речовини розташована губчаста кісткова 

тканина, яка сформована чисельними трабекулами, що анастомозують між 

собою (рис. 3.1). В середині трабекул наявні остеоцити, в той час як на 

поверхні розташовуються активні остеобласти. Частина трабекул має 

мозаїчне забарвлення, обумовлене неоднорідним звапненням внаслідок 

активних процесів формування кісткової речовини. В товщі трабекул 

розташовані одиниці ремоделювання. Сітка трабекул утворює порожнини, в 
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яких розташовується жирова тканина та червоний кістковий мозок. Клітини 

останнього є джерелом для утворення кісткової тканини в разі травми.       
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      4    

 

 

 

 

     1  1 

   

 

Рисунок 3.1 - Ділянка проксимального епіфізу стегнової кістки кроля 

тварин інтактної серії. Забарвлення Гематоксилін-Еозин, зб. Х 400: 

1. Кісткова трабекула, 

2. Міжтрабекулярний простір, 

3. Клітини кісткового мозку, 

4. Кісткова одиниця ремоделювання. 

Ділянка діафізу стегнової кістки кроля має компактну будову і 

складається з 3-х шарів – остеонного, зовнішніх та внутрішніх оточуючих 

пластинок. Структурною одиницею остеонного шару є остеон, утворений 

концентрично розташованими кістковими пластинами навколо судинного 

каналу (канал остеона). Кількість пластин, що утворюють Гаверсову систему 

в стегновій кістці кроля коливається від 5 до 15. Між остеонами 

розташовуються вставні пластини. Шари внутрішніх та зовнішніх оточуючих 

пластин утворені кістковими пластинами, які перекриваючи одна одну 

утворюють суцільний шар. В товщі кісткової речовини розташовуються 

остеоцити, які мають чисельні відростки, що забезпечують анастомози між 
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сусідніми клітинами (рис. 3.2). Остеобласти розташовані під окістям та біля 

кістково-мозкового каналу та забезпечують кістковий резерв в разі травми 

органу. У всіх шарах діафізу стегнової кістки відмічається наявність конусів 

ремодулювання, що свідчить про активні процеси перебудови кістки тварин 

даного віку. Конус ремодулювання утворений шаром остеобластів, які 

руйнують речовину кістки та замикаючим конусом, утвореним активними 

остеобластами, які синтезують остеоїд.  
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Рисунок 3.2 - Ділянка діафізу стегнової кістки кроля тварин інтактної 

серії. Забарвлення Гематоксилін-Еозин, зб. Х 100:: 

1. Остеон, 

2. Вставні пластини, 

3. Конус ремоделювання. 

Морфометричні дослідження гістологічних препаратів доводять більш 

високу метаболічну активність в губчастій речовині діафізу у порівнянні з 

компактною речовиною епіфізів. Так, щільність остеобластів на 1 мм2 в 

проксимальному та дистальному епіфізі становила 13,6±1,5 клітин на 

противагу 6,9±0,5 (р=0,034) – у діафізі. Кількість остеоцитів достовірно не 

відрізнялась в різних ділянках кістки та становила відповідно 6,3±0,4 клітин 
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на 1 мм2 в діафізі та 7,2±1,1 і 6,9±0,8 – в проксимальному та дистальному 

епіфізах. Кількість одиниць ремоделювання в епіфізах також достовірно 

перевищувала кількість конусів ремоделювання в діафізі – 4,2±1,1 од/мм2 та 

2,3±0,5 од/мм2 (р=0.027) відповідно. Ширина конусів ремоделювання в 

діафізі становила в середньому 205,5±14,3 мкм, одиниць ремоделювання в 

кістковій речовині епіфізів – 186,7±11,8 мкм. Ширина остенів в діафізі 

складала в середньому 53,6±3,5 мкм, розмір каналу остеона – 19,5±1,5 мкм. 

Товщина трабекул губчастої речовини епіфізів становила 165,8±16,1 мкм. 

Растрова електронна мікроскопія ділянок кісткової тканини виявила 

типову будову губчастої кісткової тканини в епіфізах та пластинчастої – в 

діафізах (рис. 3.3). У тварин контрольної серії вміст кальцію та фосфору, 

виявлений методом мікроаналізу, є стабільною величиною яка не залежить 

від гістологічної будови тканини (компактна та губчаста). Рівень елементів в 

діафізі становив відповідно 37,6±2,5 ваг% і 23,4±1,1 ваг%, в дистальному 

епіфізі - 37,9±2,1 ваг% і 23,6±1,7 ваг% та в проксимальному епіфізі - 38,5±3,8 

ваг% і 25,1±2,3 ваг%. 

При цьому співвідношення Са/Р складає біля 1,6, що характерно для 

біологічного апатиту. Крім основних елементів, в кістковій тканині 

виявлений незначний вміст алюмінію – від 0,5±0,3 ваг% на поверхні діафізу  

та до 0,9±0,3 ваг% - в тканині проксимального епіфізу стегнової кістки. 

Визначення показника мікротвердості дозволяє оцінити механічні 

властивості кісткової тканини та виявити порушення, обумовлені змінами 

будови органічної та мінеральної фази. На відміну від показників міцності 

кістки, зміна числа твердості дозволяє виявити порушення біомеханічних 

параметрів кістки на ранніх етапах розвитку патологічного процесу. Число 

твердості компактної речовини діафізу стегнової кістки кроля складає 

284,1±8,2 кгс/мм2. Даний параметр губчастої речовини проксимального та 

дистального епіфіза є дещо менший та складає відповідно 214,8±4,5 кгс/мм2 

та 202,6±8,6 кгс/мм2. 
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Рисунок 3.3 - Растрова електронна мікроскопія губчастої речовини 

проксимального епіфізу стегнової кістки тварин інтактної серії, зб. Х200: 

1. Кісткова трабекула, 

2. Міжтрабекулярний простір. 

 

Таким чином, стегнова кістка кроля має типову гістологічну будову для 

довгих кісток скелета і представлена компактною та губчатою речовиною, 

які мають різну метаболічну активність. В інтактній групі тварин не 

відмічається суттєвої різниці будови губчастої речовини проксимального та 

дистального епіфізу. Отримані данні свідчать про більш високу активність 

процесів ремоделювання в епіфізах у порівнянні з діафізом. 
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3.2. Ріст, будова, хімічний склад та мікротвердість кісткової тканини 

різних відділів стегнової кістки після нанесення дірчастого дефекту 

 

Через 1 місяць після нанесення дефекту за даними більшості авторів 

відбувається формування повноцінного кісткового мозоля на місці втраченої 

кістки [73, 163, 168]. При цьому встановлено, що травма кістки не впливає на 

процеси повздовжнього росту стегнової кістки кролів. Так, через 1 місяць 

після формування дірчастого дефекту довжина кістки становить 83,1±1,6 мм. 

Показники поперечного росту діафізу та проксимального епіфізу також 

знаходяться в межі даних інтактної групи тварин – 6,23±0,6 мм та 15,5±0,9 

мм. Натомість відбувається достовірне зростання ширини дистального 

епіфізу до 14,7±0,2 мм (p=0.038). Збільшення ширини діафізу відбувається за 

рахунок периостальної реакції у відповідь на травму та обумовлене 

переважанням процесів синтезу над резорбцією. 

В наступні терміни спостереження відбувається зростання довжини 

кістки у відповідності до росту тварин (рис. 3.4). Проте, довжина кістки 

становить 86,2±2,8 мм через 3 місяці та 88,3±3,4 мм через 6 місяців 

спостереження. Поперечні розміри стегнової кістки зростають менш помітно, 

проте ширина діафізу становить у відповідні терміни спостереження 6,74±0,4 

мм та 6,84±0,5 мм. Поперечні розміри проксимального та дистального 

епіфізу становлять через 3 місяці спостереження 15,8±0,5 мм та 14,3±0,3 

(p=0.047) мм і через 6 місяців – 16,1±0,4 мм та 14,8±0,6 мм (p=0.04). Таким 

чином, помітне зменшення ширини дистального епіфізу через 3 місяці після 

травми у порівнянні з першим терміном спостереження, що свідчить про 

зменшення периостального кісткового мозолю за рахунок ремоделювання. За 

даними більшості авторів, процеси ремоделювання після травми у дрібних 

тварин закінчуються у терміни від 3 до 9 місяців в залежності від виду 

перелому [176]. Враховуючи збереження васкуляризації та окістя навколо 

дірчастого дефекту, можна припустити, що процеси ремоделюаання в 

нашому експерименті завершуються до 3-го місяця спостереження. 
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Рисунок 3.4. - Динаміка зміни остеометричних показників стегнової 

кістки кроля в різні терміни після нанесення дірчастого дефекту в 

дистальному відділі кістки. 

 

Дані гістологічного дослідження ділянки травми дистального епіфізу 

свідчать про завершеність процесів регенерації через місяць спостереження. 

Відмічається формування трабекул губчастої кісткової тканини в місці 

травми, які анастомозують з трабекулами «материнської» кістки. Межа 

дефекту виділяється менш інтенсивним забарвленням, що свідчить про 

незавершеність процесів кальцифікації новоутвореного кісткового матриксу 

(рис. 3.5). Кортикальна пластинка відновлена не повністю та представлена як 

ламелярними структурами, які формують оточуючі пластинки, так і 

трабекулами губчастої речовини. Останні формують більш щільну сітку у 

порівнянні з інтактними тваринами. В кортикальній пластинці та губчастій 

речовині епіфізу спостерігається значна кількість одиниць ремоделювання, 

які інколи займають 2 суміжні трабекули. На поверхні остенніх знаходиться 

значна кількість активних остееобластів, які секретують міжклітинний 

матрикс. Міжтрабекулярний простір заповнений здебільшого 

гемопоетичними клітинами.  
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Рисунок 3.5 - Ділянка дистального епіфізу стегнової кістки кроля 

тварин контрольної серії через місяць після нанесення дірчастого дефекта. 

Забарвлення Гематоксилін-Еозин, зб. Х 400: 

1. «Материнська» кісткова тканина, 

2. Кістковий регенерат, 

3. Міжтрабекулярний простір. 

 

Будова губчастої речовини проксимального епіфізу через місяць після 

травми не має відмінностей від тварин інтактної серії, окрім більшої 

кількості одиниць ремоделювання (рис. 3.6). Кісткова тканина середини 

діафізу має звичну будову з формуванням 3-х шарів. Проте відмічається 

зростання конусів ремоделювання, особливо в остеонному шарі. Частина 

багатоклітинних кісткових одиниць зливається, утворюючи лакуни 

неправильної форми. Відбувається також активація остеобластів 

камбіального шару окістя як реакція на травму. Таким чином, травма 

дистального епіфізу є пусковим механізмом, який активує процеси 
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ремоделювання для забезпечення відповідності будови тканини новим 

функціям. 

 

 

              

       

       2 

                 1 

 

          2  

                 2  

 

 

   2 

 

 

 

Рисунок 3.6 - Ділянка середини діафізу стегнової кістки кроля тварин 

контрольної серії через місяць після нанесення дірчастого дефекта. 

Забарвлення Гематоксилін-Еозин, зб. Х 140:: 

1. Остеон, 

2. Конус ремоделювання. 

 

Аналіз морфометричних показників досліджуваних ділянок кістки 

показав активацію процесів ремоделювання, особливо в ділянці травми. Так, 

щільність остеобластів становила в дистальному епіфізі 26,3±2,1 (p=0.03) 

клітин на мм2, в проксимальному – 18,6±0,9 (p=0.037) клітин на мм2, в діафізі 

– 13,5±1,2 (p=0.004) клітин на мм2. При цьому в останньому відмічається 

зростання клітин в камбіальному шарі окістя. Кількість остеоцитів 
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достовірно не збільшувалась та становила відповідно 7,1±1,2, 8,3±0,7 та 

7,6±0,5 клітин на 1 мм2
.  

 Активація процесів ремоделювання підтверджується зростанням 

кількості одиниць ремоделювання (рис. 3.7). При цьому, в ділянці травми 

дистального епіфіза їх кількість становить 7,3±0,5 од/мм2 (p=0.042), в 

проксимальному епіфізі – 5,9±0,9 од/мм2 (p=0.008) та в діафізі – 4,1±1,2 

од/мм2 (p=0.006). Розміри конусів ремоделювання в діафізі зросла до 

264,6±21,8 (p=0.04) мкм за рахунок злиття окремих багатоклітинних одиниць. 

Ширина одиниць ремоделювання в епіфізах залишається без змін і складає 

175,9±12,1 мкм. За рахунок активізації процесів ремоделювання та 

формування нових остеонних структур відбувається зменшення ширини 

остеонів до 45,1±1,7 мкм (p=0.0037) та зростання діаметру їх каналів до 

24,1±2,5 мкм (p=0.0095). Товщина трабекул губчастої речовини 

проксимального епіфізу становила 172,4±21,5 мкм та зменшувалась в ділянці 

травми дистального епіфізу до 127,7±2,6 мкм (p=0.001). Значне зменшення 

товщини трабекул обумовлене формуванням нових незрілих структур на 

місці втраченої кістки.    

 

 Рисунок 3.7 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через 3 місяці після нанесення травми в дистальному епіфізі. 
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Растрова електронна мікроскопія дистального епіфізу виявила 

витончені балочки зі значною кількістю клітин на поверхні. В 

міжтрабеклярному просторі візуалізується аморфна субстанція, що можливо 

представляє собою червоний кістковий мозок, пошкоджений в процесі 

підготовки препаратів. Вміст кальцію на поверхні трабекул становить 

29,8±1,4 ваг% (p=0.001), фосфору – 18,06±0,87 ваг% (p=0.037), що достовірно 

менше за показники інтактних тварин та обумовлене незавершеної 

мінералізацією. При цьому кальцій – фосфорний коефіцієнт залишається 

стабільною величиною та дорівнює 1,6.  

 Діафіз стегнової кістки має типову будову, проте відмічається 

зростання кількості конусів ремоделювання в усіх шарах досліджуваної зони. 

Середній рівень кальцію та фосфору зменшується у порівнянні з інтактними 

тваринами, що свідчить про зміну метаболізму кісткової тканини в бік 

переважання процесів резорбції (рис. 3.8). Так, рівень кальцію становить 

32,1±0,45 ваг% (p=0.033), фосфору – 19,4±0,51 ваг% (p=0.04).  

 

 

Рисунок 3.8 - Вміст кальцію та фосфору в різних ділянках стегнової 

кістки кроля через місяць після нанесення травми в дистальному епіфізі.  

 

В проксимальному епіфізі растрова електронна мікроскопія не виявила 

візуальних змін структури у порівнянні з інтактною серією тварин, проте 
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відмічається зменшення вмісту кальцію до 34,6±1,3 ваг% (p=0.031) та 

фосфору – до 22,8±0,67 ваг%. Загалом, дані растрової електронної 

мікроскопії підтверджують гістологічні зміни в кістковій тканині, що 

виникають внаслідок травми дистального епіфізу. 

Число твердості в зоні регенерату дистального епіфізу значно менше за 

показники інтактних тварин - 112,9±4,8 кгс/мм2 (p=0.001), що обумовлене 

незавершеними процесами мінералізації. Натомість показник мікротвердості 

діафізу та проксимального епіфізу також достовірно зменшується, що є 

підтвердженням змін структури віддалених ділянок кістки в умовах травми. 

Число твердості зазначених ділянок дорівнює 239,5±12,7 кгс/мм2 (p=0.03) та 

192,5±7,9 кгс/мм2 (p=0.021). 

Через 3 місяці після травми відмічається формування повноцінної 

кісткової тканини на місті дефекту в дистальному епіфізі (рис. 3.9). Кісткові 

трабекули мають звичну будови та формують сітку з міжтрабекулярними 

просторами, виповненими червоним кістковим мозком та жировою 

тканиною. В даний термін спостереження відмічається наявність ліній 

склеювання, особливо на межі новосформованих трабекул та «материнської» 

кістки.  

Трабекули мають звичайне забарвлення, на їх поверхні знаходяться 

остеобласти, кількість яких не перевищує показники інтактної серії тварин. 

Проксимальний епіфіз має звичну гістологічну будову та не має відмінностей 

від інтактної серії тварин. Діафіз також має звичну будову, проте 

відмічається зростання кількості ліній склеювання, як наслідок активності 

процесів ремоделювання речовини в попередній термін. 

Морфометричні показники препаратів дистального епіфізу свідчать по 

майже повне завершення процесів перебудови кісткової тканини після 

травми. Так, кількість остеобластів становить 17,5±0,4 клітин на 1 мм2 

(p=0.0052), що перевищує інтактні показники, проте є значно меншим за 

попередній термін спостереження. Відмічається також деяке зростання 
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кількості остеоцитів, що є свідченням завершення формування нового 

кісткового матриксу на місці втраченого. 
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Рисунок 3.9 - Ділянка дистального епіфізу стегнової кістки кроля 

тварин контрольної серії через 3 місяці після нанесення дірчастого дефекту. 

Забарвлення Гематоксилін-Еозин, зб. Х 400: 

1. Кісткова трабекула, 

2. Червоний кістковий мозок, 

3. Одиниця ремоделювання. 

Кількість клітин становить 9,2±0,5 клітин на мм2 (p=0.003).  Щільність 

остеобластів та остеоцитів в проксимальному епіфізі не відрізняється від 

інтактних показників та становить 14,1±0,8 та 8,3±0,5 клітин на мм2 

відповідно. В діафізі відбувається зменшення кількості остеобластів у 

порівнянні з попереднім терміном спостереження до 10,2±0,7 клітин на мм2, 

проте їх кількість ще достовірно відрізняється від інтактних показників. 

Щільність остеоцитів при цьому є незмінною та становить 8,2±0,6 клітин на 

мм2. 

Кількість одиниць ремоделювання в проксимальному епіфізі становить 

4,5±0,2 од/мм2, що свідчить про зменшення активності процесів 
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ремоделювання у віддаленому від травми локусі. В дистальному епіфізі 

також відбувається зменшення одиниць ремоделювання, проте їх кількість 

становить 5,8±0,3 од/мм2 (p=0.04), що свідчить про продовження 

ремоделювання тканини в місці травми. В діафізі не відбувається зменшення 

кількості конусів ремоделювання у порівнянні з попереднім терміном 

спостереження, що можливо обумовлене більшим повільним завершення 

процесу в компактній речовині (рис. 3.10). При цьому розміри одиниць 

ремоделювання в епіфізах та діафізі не відрізняється від інтактних 

показників та становить відповідно 194,6±19,5 мкм, 182,2±11,6 мкм та 

210,6±32,1 мкм. Ширина остенів та їх каналів через 3 місяці після равми 

повертається до розміру показників інтактної серії та становить відповідно 

52,8±1,7 мкм та 20,1±0,6 мкм. Ширина трабекул в дистальному епіфізі все ще 

достовірно менша показників тварин без травми і становить 142,6±2,6 мкм 

(p=0.008), в проксимальному епіфізі залишається без змін – 169,6±2,8 мкм. 

 

 

Рисунок 3.10 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через 3 місяці після нанесення травми в дистальному епівфізі. 

 

Растрова електронна мікроскопія свідчить про відновлення структури 

дистального епіфізу через 3 місяці після нанесення травми. Будова 
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кортикальної пластинки та губчастої речовини не відрізняється від 

показників інтактних тварин. Проте рівень кальцію та фосфору все ще 

залишається меншим по відношенню до інтактної серії та складає відповідно 

32,3±1,2 ваг%  (p=0.028) та 20,1±0,8 ваг% (p=0.04).  

Будова діафізу та проксимального епіфізу не відрізняється від 

інтактних показників. Вміст кальцію становить відповідно 36,2±2,5 ваг% та 

34,9±1,7 ваг%, фосфору – 23,9±2,7 ваг% та 21,3±0,8 ваг%. Зазначені 

показники свідчать про нормалізацію кальцій-фосфорного обміну в термін 3 

місяці після травми у віддалених від дефекту ділянках (рис. 3.11).   

Через 3 місяці після формування дірчастого дефекту, число твердості 

кісткової тканини дистального епіфізу становить 145,3±7,4 кгс/мм2 (p=0.01), 

що все ще достовірно менше за показники інтактних тварин. Показник 

мікротвердості діафізу та проксимального епіфізу відновлюється через 3 

місяці після травми та становить відповідно 291,6±17,2 кгс/мм2 і 203,4±8,1 

кгс/мм2. 

 

Рисунок 3.11 - Вміст кальцію та фосфору в різних ділянках стегнової 

кістки кроля через 3 місяці після нанесення травми в дистальному епіфізі. 

 

Через 6 місяців після травми гістологічна будова епіфізів та діафізу має 

типову будову, характерну для неушкодженої кістки. Ділянку травми в 
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дистальному епіфізі неможливо ідентифікувати, що свідчить про повну 

перебудову новоутвореного кісткового матриксу.   

Щільність остеобластів на поверхні трабекул дистального та 

проксимального епіфізу становить відповідно 12,8±0,9 і 13,7±1,1 клітин на 

мм2, в компактній речовині діафізу – 7,2±0,7 клітин на мм2. Щільність 

остеоцитів також не відрізняється від показників інтактної серії та становить 

відповідно 6,8±0,9, 7,4±0,5 та 6,2±0,7 клітин на мм2. Про завершення процесів 

ремоделювання в дистальному епіфізі та зменшення їх інтенсивності у 

віддалених ділянках кістки свідчить зменшення кількості одиниць 

ремоделювання відповідно до 4,6±0,3 од/мм2, 4,3±0,6 од/мм2 та 2,5±0,4 

од/мм2. Ширина багатоклітинних кісткових одиниць становила від 193,6±13,6 

мкм в дистальному епіфізі до 209,8±18,5 мкм – в діафізі. Діаметр 

структурних одиниць діафізу – остенів склав 56,3±8,6 мкм, їх  каналів – 

18,3±2,8 мкм, що не відрізняється від даних інтактної серії тварин (рис. 3.12). 

 

Рисунок 3.12 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через 6 місяців після нанесення травми в дистальному епіфізі. 

 

Растрова електронна мікроскопія не виявила структурних відмінностей 

будови кісткової тканини. Рентген-дисперсійний аналіз вмісту кальцію та 

фосфору виявив зростання їх кількості у всіх ділянках кістки у порівнянні з 
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попереднім терміном спостереження (рис. 3.13). Рівень кальцію коливався в 

межах від 35,8±1,8 ваг% до 38,4±3,1 ваг%, фосфору – від 22,5±1,6 ваг% до 

25,7±0,8 ваг%. 

Показники мікротвердості кісткової тканини через 6 місяців після 

травми не відрізняються від інтактних тварин та становлять в діафізі 

296,8±23,6 кгс/мм2, в дистальному та проксимальному епіфізах – відповідно 

219,6±16,3 кгс/мм2 та 208±11,5 кгс/мм2. 

 

 

 

 

Рисунок 3.13 - Вміст кальцію та фосфору в різних ділянках стегнової 

кістки кроля через 6 місяців після нанесення травми в дистальному епіфізі. 

 

Таким чином, травма кістки є чинником, який стимулює активність 

процесів ремоделювання у всьому ушкодженому органі. Відновлення 

втраченої тканини завершується через 1 місяць після травми та 

супроводжується втратою кальцію і фосфору як в діафізі, так і в 

проксимальному епіфізі. Зменшення вмісту основних елементів обумовлює 

зменшення числа твердості у всьому травмованому органі. Відновлення 

будову та функції кісткової тканини стегнової кістки розпочинається через 3 

місяці та повністю завершується через 6 місяців після травми.   
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РОЗДІЛ 4 

ОСОБЛИВОСТІ РОСТУ, БУДОВИ, ХІМІЧНОГО СКЛАДУ ТА 

МІКРОТВЕРДОСТІ КІСТОК ТВАРИН ПРИ ІМПЛАНТАЦІЇ 

МЕТАЛЕВИХ СПЛАВІВ РІЗНОГО СКЛАДУ 

 

 4.1 Ріст, будова, хімічний склад та мікротвердість стегнової кістки 

при імплантації сплаву TiVT6 

 

 Через місяць після імплантації не відмічається порушення 

повздовжнього росту стегнової кістки кроля. Її довжина становить 84,2±1,7 

мм. Ширина діафізу та проксимального епіфізу становить 6,25±0,27 мм та 

15,4±0,76 мм, що також знаходиться на рівні інтактних та контрольних 

тварин. При цьому ширина дистального епіфізу значно зростає і становить 

15,6±0,18 мм (p=0.042), що обумовлене значною періостальною реакцією на 

введення металевого імплантату. Через 3 та 6 місяців після введення сплаву 

TiVT6 в ділянку проксимального епіфізу не відмічається порушення 

повздовжнього та більшості показників поперечного росту. Натомість 

ширина дистального епіфізу становить у відповідні терміни спостереження 

15,8±0,23 мм (p=0.006) та 16,2±0,16 мм (p=0.0029). Зміни розмірів 

травмованої ділянки кістки обумовлене тривалим контактом з металевим 

імплантатом і його впливом на метаболічні процеси в кістковій тканині.   

 Гістологічне дослідження периімплантаційної зони після видалення 

сплаву свідчить активну перебудову кісткової тканини навколо простезу та 

вогнища формування сполучної тканини. Остання не формує суцільної 

капсули, проте зустрічається на більшості препаратах у вигляді 

відокремлених вогнищ. Сполучна тканина, що сформована на межі 

імплантат-кісткова тканина містить хаотично розташовані волокна та 

незначну кількість фібробластів. Наступною, у напрямку від імплантату до 

«материнської» кістки розташовується грубоволокниста кісткова тканина, 

яка представлена невпорядкованими мінералізованими колагеновими 
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волокнами зі значною кількістю остеобластів. Місцями, волокна кісткової 

тканини анастомозують зі сполучною тканиною. Трабекули губчастої 

речовини дистального епіфізу дещо витончені, місцями мають мозаїчне 

забарвлення (рис. 4.1). Характерною рисою є зростання одиниць 

ремоделювання на поверхні трабекул, що свідчить про активну перебудову 

губчастої речовини у відповідь на імплантацію сплаву. 

 

               

       2 

 

      

    1 

 

 

       

 

 

3 

 

 

Рисунок 4.1 - Ділянка дистального епіфізу стегнової кістки кроля через 

місяць після імплантації сплаву TiVT6. Забарвлення Гематоксилін-Еозин, зб. 

Х 400: 

1. Кісткова трабекула, 

2. Ділянка сполучної тканини на межі з імплантатом, 

3. Кісткова одиниця ремоделювання. 

 

В діафізі стегнової кістки зберігається звична зональна будова, проте 

відмічається значне збільшення кількості конусів ремоделювання, 

здебільшого в остеонному шарі. Проксимальний епіфіз стегнової кістки не 
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має структурних відмінностей від контрольної групи тварин і представлений 

звичною сіткою кісткових трабекул.  

Морфометричні показники досліджуваних ділянок кістки свідчать про 

активність процесів перебудови тканини у відповідь на імплантацію 

металевого сплаву (рис. 4.2). Так, щільність остеобластів в тканині 

дистального епіфізу становить 28,9±1,4 клітин на 1 мм2, що достовірно не 

відрізняється від моделі дірчастого дефекту та свідчить про активний синтез 

міжклітинної речовини кістки. В проксимальному епіфізі та діафізі кількість 

клітин також знаходиться на рівні контрольної групи та становить відповідно 

16,5±0,8 та 14,2±1,4 клітин на мм2. Щільність остеоцитів дещо збільшується у 

порівнянні з тваринами контрольної серії і становить відповідно 

досліджуваним ділянкам 9,4±0,5 (p=0.007), 10,2±0,3 (p=0.028) та 10,8±0,6 

(p=0.04) клітин на мм2. 

 

Рисунок 4.2 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через місяць після імплантації сплаву складу TiVT6. 

Імплантація металевого простезу складу TiVT6 призводить до значної 

активації процесів ремоделювання, навіть у порівнянні з контрольною 

серією. Так, кількість багатоклітинних одиниць в тканині дистального 

епіфізу становить 9,7±0,5 од/мм2 (p=0.007), в проксимальному епіфізі та 

діафізі – відповідно 7,8±0,3 од/мм2 (p=0.047) та 5,8±0,4 од/мм2 (p=0.007). 
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Ширина одиниць ремоделювання також зростає у порівнянні з інтактними та 

контрольними тваринами за рахунок їх злиття на окремих ділянках. Так, 

відповідно зонам спостереження, ширина багатоклітинних кісткових одиниць 

дорівнює 236,9±15,8 мкм (p=0.03), 221,3±27,8 мкм (p=0.03) та 295±21,5 мкм 

(p=0.001). В діафізі спостерігається  зменшення діаметру остенів до 43,8±1,6 

мкм та розширення їх каналів до 23,9±0,7 мкм з рахунок зростання кількості 

первинних остенів внаслідок активної перебудови речовини діафізу. Ширина 

трабекул в дистальному епіфізі зменшується до 143,6±2,8 мкм (p=0.04) в 

проксимальному – до 159,6±5,3 мкм (p=0.005). Зменшення даного показника 

відбувається за рахунок наявності значної кількості одиниць ремоделювання 

на поверхні трабекул. 

Через місяць після введення в кістку імплантату зі сплаву TiVT6 

методом растрової електронної мікроскопії визначається формування 

навколо нього зони пухкої електронно-щільної речовини, яка практично не 

містить кальцію і фосфору, що свідчить про формування зон сполучної 

канини навколо імплантату (рис. 4.3). 

 

 

 

 

  

          2  

 

 

         1 

 

Рисунок 4.3 - Растрова електронна мікроскопія периімплантаційної 

зони через місяць після імплантації сплаву складу TiVT6. Зб. Х 1000: 

1. Поверхня імплантату, 

2. Хаотично розташовані волокна, 
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У тканині, що формується навколо імплантату відзначається 

відсутність характерної остеонної або трабекулярної будови, вона 

сформована хаотично-орієнтованими волокнами, що нагадують 

грубоволокнисту тканину з наявністю значної кількості клітин 

веретеноподібної і сферичної форми, що дозволяє віднести їх до клітин 

фібробластичного ряду. Визначається також формування кісткової тканини, 

яка нещільно прилягає до імплантату. Її можна віднести до грубоволокнистой 

кісткової тканини по хаотичному напрямку кісткових трабекул, що її 

формують. Шар грубоволокнистої кістки шириною від 200 мкм до 1 мм 

оточений пластинчастої кісткової тканиною, яка ймовірно є залишками 

кістки в яку проводили імплантацію. 

Рентген-дисперсійний аналіз вмісту хімічних елементів не виявив 

наявності кальцію та фосфору в тканині навколо імплантату, що можливо 

свідчить про формування остеоїда. В кістковій тканині навколо 

периімплантаційної зони виявляється кальцій та фосфор в концентраціях 

24,3±0,8 ваг% (p=0.001) та 17,8±1,1 ваг% (p=0.017). Таким чином, 

відбувається зменшення кальцій-фосфорного коефіцієнта, що свідчить про 

наявність значної кількості аморфного фосфату кальцію та кальцій 

дефіцитного апатиту. Можливо, кальцій заміщується на елементи, які 

містяться в імплантаті. В тканині дистального епіфізу значно зростає вміст 

алюмінію – до 1,8±0,08 ваг% та з’являються титан та ванадій у концентраціях 

1,9±0,05 ваг% та 1,1±0,12 ваг% відповідно. Єдиним джерелом походження 

останніх є імплантат, який в результаті взаємодії з кісткою вивільняє 

складові елементи. Не зважаючи на відносну інертність, відбувається 

відносно велике вивільнення металів, які можуть впливати на метаболізм 

кісткової тканини. 

Електронна мікроскопія не виявила особливостей перебудови 

проксимального епіфізу, проте метод рентген-дисперсійного аналізу 

визначив зростання вмісту алюмінію до 1,2±0,21 ваг% та появу ванадію у 

незначній концентрації – 0,4 ваг%. Рівень кальцію та фосфору достовірно не 
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змінюється у порівнянні з контролем, проте є достовірно меншим за 

показники інтактних тварин. 

В діафізі виявляється зменшення рівню кальцію та фосфору у 

порівнянні з інтактними тваринами, проте їх вміст відповідає контрольній 

групі кролів і дорівнює 33,5±0,56 ваг% та 18,5±0,65 ваг% (рис. 4.4). В діафізі 

виявляється титан та ванадій в концентраціях 0,8±0,05 ваг% та 0,5±0,1 ваг% 

та зростання вмісту алюмінію до 1,2±0,25 ваг%. Таким чином, в результаті 

взаємодії в системі імплантат-кісткова тканина відбувається часткове 

окислення та корозія простезу з вивільненням його складових елементів і їх 

міграцією в усі відділи травмованого органу. 

 

Рисунок 4.4 - Вміст кальцію та фосфору та складових елементів 

імплантату в різних ділянках стегнової кістки кроля через місяць після 

імплантації сплаву складу TiVT6. 

 

Дослідження показників мікротвердості кісткової тканини трабекул 

периімплантаційної зони виявило зменшення числа твердості у порівнянні з 

контролем до 154,6±2,9 кгс/мм2 (p=0.004), проте даний показник достовірно 

перевищує дані контрольної групи (рис. 4.5). Це обумовлено збереженням 

структури кістки навколо імплантату, в той час як показник мікротвердості в 
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контролі визначався на поверхні новостворених кісткових трабекул з 

низьким рівнем мінералізації. Активація процесів ремоделювання в умовах 

нових біомеханічних реалій обумовлює зменшення числа твердості в 

середині діафізу до 248,5±4,8 кгс/мм2 (p=0.02) та в проксимальному епіфізі до 

186,6±1,8 кгс/мм2 (p=0.033). 

 

Рисунок 4.5 - Показник мікротвердості різних ділянок стегнової кістки 

кроля через місяць після імплантації сплаву складу TiVT6. 

 

Через 3 місяці після імплантації навколо металевого сплаву формується 

тканина, яка має ознаки кальцифікації. Зразу за нею формуються трабекули 

губчастої кісткової тканини, які мають мозаїчне забарвлення та чисельні 

одиниці ремоделювання на своїй поверхні, що свідчить про активність 

процесів перебудови кісткового матриксу. Відмічаються чисельні анастомози 

між сполучною речовиною капсули та кістковими балочками. Постійне 

навантаження на зону контакту, можливо є основним чинником стимуляції 

ремоделювання. В проксимальному епіфізі та діафізі зберігаються ознаки 

високої активності процесів перебудови кісткового матриксу зі значною 

кількістю одиниць ремоделювання та зростанням активності кісткових 

клітин, зокрема остеобластів та остеобластів. Трабекули кісткової речовини 

епіфізів витончені, часто сліпо закінчуються без формування анастомозів, 

зростає площа міжтрабекулярного простору. В діафізі зростає кількість 
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первинних остенів з широким Гаверсовим каналом (рис. 4.6). Значно більший 

модуль Юнга імплантату здатний викликати ефект зміщення, що є основним 

фактором активації процесів ремоделювання при імплантації металевих 

простезів. 

 

 

       1  

      2 

 

 

 

  3     1 

 

 

Рисунок 4.6 - Ділянка діафізу стегнової кістки кроля через 3 місяці 

після імплантації сплаву TiVT6. Забарвлення Гематоксилін-Еозин, зб. Х 200: 

1. Одиниця ремоделювання; 

2. Мозаїчність забарвлення; 

3. Хаотичне розташування вставних пластинок. 

 

На відміну від контрольної групи тварин, показники морфометрії не 

свідчать про зменшення активності процесів ремоделювання. Так, кількість 

активних остеобластів становить в дистальному епіфізі 24,3±1,6 клітин на 

мм2 (p=0.02), в діафізі – 13,4±0,5 (p=0.03)та в проксимальному епіфізі – 

17,8±1,2 (p=0.04) клітин на мм2. Щільність остеоцитів дещо зменшується, 

проте це не є позитивною ознакою, так як свідчить про відсутність 

формування зрілої кісткової тканини. Їх кількість становить відповідно 

ділянкам спостереження 10,5±0,6, 9,2±0,3 та 8,6±0,7 клітин на мм2.  

Кількість одиниць ремоделювання у порівнянні з попереднім терміном 

спостереження достовірно не змінюється, хоча в даний термін у контрольних 
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тварин відбувалось суттєве зниження активності процесів ремоделювання 

(рис. 4.7). Кількість багатоклітинних одиниць становить в дистальному 

епіфізі 8,5±0,9 од/мм2 (p=0.0059), в діафізі – 5,5±0,3 од/мм2 (p=0.044) та в 

проксимальному епіфізі – 8,1 од/мм2 (p=0.0052). Незмінною також 

залишається ширина одиниць ремоделювання в усіх досліджуваних ділянках, 

яка становить відповідно 228,6±7,9 мкм (p=0.03), 231,5±9,2 мкм (p=0.039) та 

278,9±21,5 мкм (p=0.006). Висока активність процесів ремоделювання 

призводить до появи великої кількості первинних остенів, що призводить до 

зменшення їх загальної ширини до 41,9±0,31 мкм (p=0.02) та розширення їх 

каналів до 24,6±0,18 мкм. Товщина трабекул губчастої речовини дистального 

епіфіза становить при цьому 139,2±2,8 мкм, проксимального – 147,0±1,6 мкм 

(p=0.0089). Таким чином морфометричні параметри свідчать про високу 

активність перебудови кісткової тканини всього органу навіть через 3 місяці 

після імплантації сплаву TiVT6. 

 

Рисунок 4.7 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через 3 місяці після імплантації сплаву складу TiVT6. 

 

Через 3 місяці після травми не відбувається суттєвої перебудови 

сполучної речовини навколо імплантату. Зона губчастої кісткової тканини, 
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яка прилягає до неї не відрізняється за будовою від «материнської» кістки, 

проте відмічається наявність мікропереломів трабекул, як показника 

порушення біомеханіки зони (рис. 4.8). Рентген-дисперсійний аналіз виявив 

наявність кальцію та фосфору у концентраціях, характерних для 

гідроксиапатиту, що свідчить про формування пластинчастої тканини на 

місці грубоволокнистої, яка була виявлена через місяць після травми. 

Концентрація елементів складає відповідно 27,6±0,4 ваг% (p=0.024) та 

20,6±0,12 ваг%. При цьому відбувається зростання рівнів елементів, які 

входять до складу титанового сплаву. Вміст титану складає 3,4±0,08 ваг%, 

алюмінію – 2,6±0,1 ваг% та ванадію – 1,9±0,09 ваг%.  
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Рисунок 4.8 - Периімплантаційна зона через 3 місяці після імплантації 

сплаву складу TiVT6. Зб. Х220: 

1. Поверхня імплантату 

2. Мікроперелом. 

 

В проксимальному епіфізі не відбувається суттєвих мікроскопічних 

змін та зсувів співвідношення кальцію та фосфору, їх концентрації складають 

відповідно 31,1±0,18 ваг% та 19,8±0,21 ваг%, залишаючись достовірно 

меншими за показники контролю (рис. 4.9). Рентген-дисперсійний аналіз 
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показав наявність титану у концентрації 1,5±0,12 ваг%, що свідчить про 

міграцію даного елементу у віддалені ділянки травмованої кістки. Вміст 

алюмінію та ванадію також зростають до 1,5±0,32 ваг% та 0,7±0,09 ваг%. 

В діафізі відмічається наявність конусів ремоделювання та поодинокі 

мікротріщіни в зоні оточуючих пластинок, що свідчить про порушення 

міцності кісткової тканини. Рівень кальцію та фосфору майже не змінюється 

у порівнянні з попереднім терміном спостереження і є достовірно меншим за 

показники контролю. В кістковій речовині діафізу значно зростає вміст 

металів, що входять до складу простезів – титану, алюмінію та ванадію. Їх 

ріень складає відповідно 2,3±0,43 ваг%, 1,9±0,21 ваг% та 1,0±0,19 ваг%. 

Враховуючи повільну перебудову кісткового матриксу діафізу, дані елементи 

здатні довгий час впливати на процеси остеогенезу. 

 

Рисунок 4.9 - Вміст кальцію та фосфору та складових елементів 

імплантату в різних ділянках стегнової кістки кроля через 3 місяці після 

імплантації сплаву складу TiVT6. 

 

Показники мікротвердості кісткової тканини через 3 місяці після 

травми залишаються меншими за контроль та показники інтактних тварин, 

що свідчить про продовження процесів перебудови кісткового матриксу. Так, 

число твердості в периімплантаційній зоні залишається на рівні 
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попереднього терміну спостереження – 153,2±5,2 кгс/мм2 (p=0.003). А в 

проксимальному епіфізі та діафізі зменшується до 232,9±9,2 кгс/мм2 та 

179,4±3,7 кгс/мм2 відповідно. 

Через 6 місяців після введення імплантату складу TiVT6 на 

гістологічних препаратах спостерігається зменшення активності процесів 

ремоделювання (рис. 4.10). Проте, відновлення будови кісткової тканини не 

відбувається, що обумовлено рядом факторів. По-перше, введення 

металевого імплантату в орган призводить до змін біомеханіки кістки і її 

перебудовиу відповідності до нових навантажень. По друге – міграція 

важких металів в кістку може призводити до порушення метаболізму 

тканини і розвитку остеопоротичних змін. І по-третє – розвиток ефекту 

зміщення навколо імплантату призводить до порушення будови кісткової 

тканини.  
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Рисунок 4.10 - Ділянка дистального епіфізу стегнової кістки кроля 

через 6 місяців після імплантації сплаву TiVT6. Забарвлення Гематоксилін-

Еозин, зб. Х 200: 

1. Кісткова трабекула, 

2. Мозаїчність забарвлення, 

3. Мікроперелом трабекули. 
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На гістологічних препартах периімплантаційної зони відмічається 

витончення кісткових трабекул та збільшення міжтрабекулярного простору. 

Як наслідок активності процесів ремоделювання у попередній термін 

відмічається наявність ліній склеювання та мозаїчності забарвлення кісткової 

тканини. Кількість одиниць ремоделювання зменшується у порівнянні з 

попереднім терміном. 

В проксимальному епіфізі відмічається витончення кісткових балочок 

та мозаїчність забарвлення кістки. Зменшується щільність остеобластів у 

порівнянні з попереднім терміном спостереження. В діафізі також 

визначається велика кількість ліній склеювання як результат активності 

процесів ремоделювання у попередні терміни. В остеонному шарі 

візуалізуються значна кількість первинних остеонів.  

Дані морфометрії гістологічних препаратів свідчать про зменшення 

активності процесів ремоделювання (рис. 4.11). Щільність остеобластів в 

периімплантаційній зоні зменшується до 19,3±1,0 клітин на мм2 (p=0.002), все 

ще залишаючись достовірно вище за контроль та показники інтактних 

тварин. Кількість активних клітин кісткової тканини в проксимальному 

епіфізі та діафізі також є достовірно вищою за контроль та становить 

15,3±0,7 та 8,1±0,2 клітин на мм2. Щільність остеоцитів зменшується у 

порівнянні з попереднім терміном спостереження і перевищує контроль лише 

в периімплантаційній зоні, становлячи 8,2±0,5 клітин на мм2 (p=0.019). 

Не зважаючи на зменшення активності ремоделювання у порівнянні з 

попереднім терміном спостереження, кількість багатоклітинних кісткових 

одиниць у всіх відділах кістки перевищує контроль, становлячи відповідно 

7,1±0,5 од/мм2 (p=0.004), 4,6±0,2 од/мм2 (p=0.04) та 5,9±0,4 од/мм2 (p=0.04). 

Ширина одиниць ремоделювання дещо зменшується у порівнянні з 

попереднім терміном спостереження, становлячи 204,7±10,6 мкм, 211,6±32,4 

мкм та 152,9±23,8 мкм (p=0.031). Підтвердженням перебудови діафізу у 

попередні терміни спостереження є зменшення діаметру остенів зі 

зростанням розміру каналу – тобто морфометричні ознаки переважання 
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первинних остеонів. Їх розміри становлять відповідно 39,8±0,23 мкм та 

23,7±0,12 мкм. Товщина трабекул в периімплантаційній зоні та в 

проксимальному епіфізі становит відповідно 143,8±21,5 мкм (p=0.03) та 

153,6±8,4 мкм (p=0.048), що не перевищує показники попереднього терміну 

спостереження. 

 

Рисунок 4.11 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через 6 місяців після імплантації сплаву складу TiVT6. 

Через 6 місяців після імплантації структура переімплантатной зони на 

мікрофотографіях растрової електронної мікроскопії відповідає 

попередньому терміну спостереження. Візуалізуються 2 зони – зана в якій 

наявні острівці сполучної тканини і губчастої кісткової тканини. Сполучна 

тканина має неоднорідну товщину, яка коливається від 15 до 35 мкм. В 

діафізі візуалізуються поодинокі конуси ремоделювання та звуження 

остеонних структур. В проксимальному епіфізі відмічається зростання 

міжтрабекулярних просторів та поодинокі мікротріщини на поверхні 

трабекул.  

Рентген-дисперсійний аналіз поверхні різних ділянок кістки не показав 

значного зростання вмісту кальцію та фосфору. На відміну від контрольної 

групи тварин не відбувається повноцінної мінералізації кісткового матриксу 
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всіх досліджуваних ділянок (рис. 4.12). Так, в периімплантаційній зоні вміст 

основних елементів кістки становить 29,6±0,54 ваг% (p=0.007) та 22,7±0,19 

ваг% відповідно. Рівень кальцію в діафізі та проксимальному епіфізі 

становить 32,2±0,35 ваг% (p=0.036) та 30,0±0,15 ваг% (p=0.0082), фосфору – 

відповідно 24,1±0,42 ваг% та 22,5±0,12 ваг%. Відбувається зростання 

концентрації вмісту титану, алюмінію та ванадію у всіх досліджуваних 

ділянках, хоча слід відмітити зменшення величини тренду. Так вміст 

зазначених елементів в периімплантаційній зоні становить 4,2±0,11 ваг%, 

3,0±0,31 ваг% та 2,4±0,05 ваг%, в діафізі – 2,8±0,14 ваг%, 2,3±0,09 ваг% та 

1,6±0,06 ваг%, в проксимальному епіфізі – відповідно 2,7±0,21 ваг%, 1,8±0,17 

ваг% та 0,9±0,1 ваг%. Таким чином, елементи металевого сплаву мігрують по 

всій поверхні кістки і потенціально здатні до впливу на метаболічні процеси 

в кістковій тканині.  

 

Рисунок 4.12 - Вміст кальцію та фосфору та складових елементів 

імплантату в різних ділянках стегнової кістки кроля через 6 місяців після 

імплантації сплаву складу TiVT6. 

 

Параметри мікротвердості кісткової тканин залишаються майже без 

змін у порівнянні з попереднім терміном спостереження, на відміну від 
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контрольної групи, де відбувається відновлення механічних параметрів 

кісткової тканини. Вплив нового біомеханічного оточення, негативна дія 

металів з імплантату та порушення балансу процесів ремоделювання 

призводить до зменшення числа твердості в усіх досліджуваних ділянках. 

Так, число твердості в периімплантаційній зоні становить через 6 місяців 

спостереження 153,7±5,8 кгс/мм2 (p=0.024), в проксимальному епіфізі – 

171,2±2,5 кгс/мм2 (p=0.045) і в діафізі – 228,3±6,4 кгс/мм2. 

Таким чином, імплантація в дистальний епіфіз металевого сплаву 

складу TiVT6 призводить до активації процесів перебудови кісткового 

матриксу у всіх відділах стегнової кістки. Особливістю процесів інтеграції 

даного сплаву є утворення острівців сполучної тканини навколо імплантату, 

що порушує процеси остеоінтеграції та негативно впливають на біомеханічні 

параметри стегнової кістки. Зростання активності процесів ремоделювання 

спостерігається до 3-го місяця після імплантації з незначним зменшенням 

через півроку. Наявність металевого простезу викликах зміни біомеханічних 

параметрів кістки, що супроводжуються зменшенням числа твердості 

упродовж всього терміну спостереження. Важливим чинником порушення 

метаболізму кісткової тканини є вивільнення металів, які входять до складу 

імплантату та можуть негативно впливати на процеси ремоделювання.  
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4.2 Ріст, будова, хімічний склад та мікротвердість стегнової кістки 

при імплантації сплаву КТЦ-125. 

 

 Через місяць після імплантації сплаву КТЦ, як і у тварин попередньої 

серії не відмічається порушення повздовжнього та поперечного росту, окрім 

ширини дистального епіфізу, ширина якого складає 15,2±0,62 мм (p=0.031). 

Таким чином, не зважаючи на склад імплантату, периостальна реакція є 

більш вираженою ніж при нанесенні дірчастого дефекту. Через 3 та 6 місяців 

після імплантації усі розміри кістки відповідають контрольним показникам. 

Проте ширина дистального епіфізу перевищує контрольні дані і дорівнює 

15,2±0,17 мм (p=0.046) та 15,4±0,21 мм (p=0.021). Звертає на себе увагу, що 

імплантація сплаву КТЦ не викликає вираженого зростання поперечного 

розміру кістки у порівнянні з серією з простезом складу TiVT6.   

 Як і у попередній серії, навколо імплантату є незначна кількість 

острівців сполучної тканини. На відміну від попередньої серії, через місяць 

спостереження навколо простезу формуються балочки губчастої кісткової 

тканини. Можливо, формування та перебудова грубоволокнискої кісткової 

тканини відбулось в більш ранній термін. Кісткові трабекули формують 

хаотичну сітку з чисельними анастомозами та невеликими за площею 

міжтрабекулярними просторами. Губчаста кісткова тканина «материнської» 

кістки відрізняється від новоствореної більш рівномірним забарвленням та 

товщиною трабекул (рис. 4.13). Характерною особливістю є наявність 

значної кількості остеобластів та остеокластів на поверхні трабекул, що 

формують багатоклітинні одиниці ремоделювання, які свідчать про активну 

перебудову кісткової тканини.  

 Будова діафізу та проксимального епіфізу принципово не відрізняється 

від контролю, проте спостерігається наявність значної кількості одиниць 

ремоделювання. Значно зростає кількість остеобластів на поверхні трабекул 

губчастої речовини та у камбіальному шарі окістя. Зустрічається мозаїчність 

забарвлення як в компактній речовині діафізу, так і в товщі кісткових 
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трабекул губчастої речовини, що свідчить про порушення мінералізації 

кісткової тканини. 
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Рисунок 4.13 - Ділянка дистального епіфізу стегнової кістки кроля 

через місяць після імплантації сплаву КТЦ. Забарвлення Гематоксилін-

Еозин, зб. Х 200: 

1. Ділянка сполучної тканини на межі з імплантатом, 

2. Формування остеоїда, 

3. Кісткова трабекула. 

Морфометрія гістологічних препаратів свідчить про активацію 

метаболізму кісткової тканини в усіх досліджуваних ділянках. Кількість 

остеобластів на 1 мм2 склала в периімплантаційній зоні в середньому 

25,9±0,87, в діафізі – 12,9±0,32 та в проксимальному епіфізі – 19,5±0,25. 

Таким чином, кількість клітин в різних відділах стегнової кістки через місяць 

спостереження відповідає контрольній серії та серії з імплантацією сплаву 

складу TiVT6. Проте, кількість остеобластів на одиницю площі є дещо 

меншою і складає відповідно зонам спостереження 8,4±0,15 (p=0.004), 

8,2±0,28 та 8,9±0,31 клітин на мм2. Таким чином, щільність зрілих кісткових 
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клітин достовірно перевищує контроль, проте є меншою ніж при імплантації 

титанового сплаву. 

Кількість одиниць ремоделювання у порівнянні з контролем достовірно 

зростає, проте є значно меншою, ніж у тварин з імплантованим сплавом 

TiVT6, що свідчить про менш виражений вплив сплаву КТЦ на процеси 

ремоделювання кісткової тканини (рис. 4.14). Щільність багатоклітинних 

одиниць ремоделювання є найбільшою в периімплантаційній зоні – 8,3±0,5 

од/мм2. В проксимальному епіфізі та діафізі їх кількість значно менша – 

6,5±0,3 та 5,6±0,25 од/мм2 (p=0.008), проте ці цифри достовірно перевищують 

контрольні та інтактні показники. Ширина одининиць ремоделювання 

становить в периімплантаційній зоні 203,6±5,9 мкм (p=0.038), що значно 

перевищує контроль, в проксимальному епіфізі та діафізі даний показник 

відповідає контрольним – 181,6±12,9 мкм та 254,7±11,2 мкм. Діаметр 

остеонів та їх каналів відповідає контрольним показникам та становить 

44,9±1,5 мкм та 23,2±0,65 мкм. Ширина трабекул периімплантаційної зони 

зменшується до 138,6±2,6 мкм за рахунок новоутворених балочок та 

активації процесів ремоделювання з резорбцією кісткової речовини. В 

проксимальному епіфізі даний показник є також меншим за контроль та 

становить 154,9±1,5 мкм (p=0.006). 

 

Рисунок 4.14 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через місяць після імплантації сплаву КТЦ. 
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Через місяць після імплантації навколо сплаву КТЦ візуалізується 

формування незвапненого остеоїда на всій поверхні імплантату товщиною 

від 20 до 50 мкм. Але в міжвиткових просторах відмічається розвиток 

кісткової тканини, що є сприятливим прогностичним фактором стабільності 

імплантату (рис. 4.15). Далі визначається шар пластинчастої кісткової 

тканини, яка формує трабекули губчастої речовини проксимального епіфізу 

стегнової кістки. На поверхні трабекул не виявлено мікротріщин і переломів, 

на відміну від тварин попередньої серії. Таким чином, навколо імплантату 

утворюється молода незріла кісткова тканина з незначною кількістю 

острівців сполучної тканини. Паралельно, відбувається формування кісткової 

тканини, особливо всередині міжвиткових просторів. Відсутність чіткої 

зональності не створює чіткого градієнта щільності від імплантату до кістки, 

що можливо захищає трабекули губчастої речовини від формування 

мікротріщин. 
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Рисунок 4.15 - Растрова електронна мікроскопія периімплантаційної 

зони через місяць після імплантації сплаву КТЦ. Зб. Х130 : 

1. Поверхня імплантату, 

2. Сполучна речовина, 

3. Кісткова тканина. 
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Як і у попередній серії експерименту, навколо імплантату не виявлена 

наявність кальцію та фосфору (рис. 4.16). На поверхні новоутворених 

трабекул та балочок губчастої речовини проксимального епіфізу відмічається 

зменшення рівню кальцію та фосфору. Це обумовлено в першу чергу 

незавершеними процесами мінералізації новоутворених балок та резорбцією 

кісткової тканини в процесі ремоделювання дистального епіфізу. Їх 

концентрації складають відповідно 23,8±0,6 ваг% (p=0.0075) та 18,2±0,16 

ваг% (p=0.006). В незначній кількості визначаються метали, що входять до 

складу імплантату. Рівень алюмінію майже не змінюється у порівнянні з 

контролем та складає 0,8±0,11 ваг%, проте вміст ніобію та цирконію складає 

0,3±0,06 ваг% та 1,5±0,12 ваг%.  

В проксимальному епіфізі відмічається звуження трабекул губчастої 

речовини та зростання кількості клітин на їх поверхні. У порівнянні з 

контролем вміст кальцію та фосфору майже не змінюється та дорівнює 

33,1±1,6 ваг% та 21,5±0,31 ваг%. Складових елементів імплантату в тканині 

проксимального епіфізу не виявлено. 

 

Рисунок 4.16 - Вміст кальцію та фосфору та складових елементів 

імплантату в різних ділянках стегнової кістки кроля через місяць після 

імплантації сплаву КТЦ. 
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В діафізі також не спостерігається зрушень рівню кальцію та фосфору 

у порівнянні з контролем, проте відмічається зростання цирконію до 1,2±0,15 

ваг%, що є свідченням його міграції в компактну речовину діафізу. 

Показники мікротвердості кісткової тканин різних відділів стегнової 

кістки свідчать про активність процесів ремоделювання всього травмованого 

органу (рис. 4.17). Проте, вони дещо менш виражені, ніж у контрольній серії. 

Так, число твердості кісткової тканини в проксимальному епіфізі 

перевищують аналогічні показники контролю та дорівнюють 146,8±5,9 

кгс/мм2 та 251,9±12,7 кгс/мм2. Показник мікротвердості проксимального 

епіфізу відповідає контрольним показникам і дорівнює 186,5 кгс/мм2. 

 

 

Рисунок 4.17 - Показник мікротвердості різних ділянок стегнової кістки 

кроля через місяць після імплантації сплаву КТЦ. 

 

Через 3 місяці після імплантації сплаву КТЦ навколо імплантату 

сформовані трабекули губчастої кісткової тканини, які мають чисельні 

анастомози зі сполучнотканинною «манжеткою». Будова новосформованих 

трабекул не майже не відрізняється від «материнської» кістки, проте вони 

мають менш інтенсивне забарвлення та чисельні лінії склеювання. В 

перифмплантаційній зоні відмічаються чисельні одиниці ремоделювання, що 
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свідчить про продовження процесів перебудови кістки в умовах нових 

біомеханічних навантажень. 

Діафіз стегнової кістки має типову зональну будову, проте помітні 

явища активної перебудови компактної речовини. В усіх зонах 

спостерігається наявність конусів ремоделювання, проте їх кількість значно 

менша за попередню серію. Чисельні лінії склеювання свідчать про 

завершену перебудову відповідних ділянок кістки. Зустрічаються ділянки 

мозаїчного забарвлення як наслідок нерівномірного звапнення кісткового 

матриксу.  

В проксимальному епіфізі візуалізуються чисельні одиниці 

ремоделювання, зростання кількості клітин на поверхні трабекул та 

мозаїчність забарвлення деяких кісткових балочок (рис. 4.18).  
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Рисунок 4.18 - Ділянка проксимального епіфізу стегнової кістки кроля 

через 3 місяці після імплантації сплаву КТЦ. Забарвлення Гематоксилін-

Еозин, зб. Х 200: 

1. Звуження кісткових трабекул, 

2. Мозаїчність забарвлення трабекул, 

3. Червоний кістковий мозок. 
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У тварин з імплантованим сплавом КТЦ не відбувається суттєвого 

зменшення процесів ремоделювання через 3 місяці після операції, про що 

свідчать дані морфометрії. Кількість активних клітин кісткової тканини – 

остеобластів зменшується порівняно з попереднім терміном спостереження 

(рис. 4.19). В периімплантаційній зоні їх кількість становить 21,6±0,5 клітин 

на мм2 (p=0.045), в діафізі та проксимальному епіфізі – відповідно 11,5±0,2 та 

17,4±1,1 клітин на мм2 (p=0.009). Щільність остеоцитів достовірно не 

відрізняється від контролю, на відміну від попередньої серії тварин.  

 

Рисунок 4.19 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через 3 місяці після імплантації сплаву КТЦ. 

 

Кількість одиниць ремоделювання становить 7,2±0,1 од/мм2 (p=0.007) в 

периімплантаційній зоні, 5,8±0,4 од/мм2 (p=0.035) – в проксимальному епіфізі 

та 4,9±0,3 од/мм2 – в діафізі. Дані показники достовірно перевищують 

контроль, що свідчить про продовження перебудови всієї кістки через 3 

місяці після імплантації сплаву КТЦ. При цьому відмічається зменшення 

ширини одиниць ремоделювання в усіх досліджуваних ділянках у порівнянні 

з попереднім терміном спостереження, що свідчить про активацію процесів 

синтезу кісткової речовини остеобластами та «закриття» багатоклітинних 
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кісткових одиниць. Так, даний показник в периімплантаційній зоні становить 

201,5±6,1 мкм, в проксимальному епіфізі – 216,5±11,6 мкм (p=0.003) та в 

діафізі – 195,6±4,9 мкм. Діаметр остеонів та їх каналів залишається 

незмінним у порівнянні з попереднім терміном спостереження та становить 

39,8±1,8 мкм (p=0.027) та 21,2±0,41 мкм відповідно. Товщина трабекул 

губчастої речовини дистального та проксимального епіфізу становить 

відповідно 143,6±2,7 мкм та 151,9±3,4 мкм відповідно, що є достовірно 

меншим за показники інтактних тварин. 

Растрова електронна мікроскопія показала наявність незначної 

кількості сполучної тканини навколо імплантату та формування повноцінної 

губчастої тканини майже на всій поверхні матеріалу, що свідчить про 

відносно задовільну остеоінтеграцію останього. Кісткова тканина формує 

трабекули, які мають чисельні анастомози між собою та сполучною 

тканиною навколо імплантату. Кількість клітинних елементів на поверхні 

трабекул зменшується у порівнянні з попереднім терміном, проте помітні 

чисельні одиниці ремоделювання. Навколо імплантату відмічається навність 

мікротріщин на поверхні трабекл, що свідчить про формування ефекту 

стресового зміщення. При цьому їх кількість значно менша у порівнянні з 

попередньою серією. Кількість кальцію на поверхні трабекул залишається 

меншим за контроль і становить 28,5±1,4 ваг% (p=0.038), рівень фосфору не 

відрізняється від контролю та становить 21,3±0,82 ваг%. Відмічається 

зростання вмісту елементів імплантату. Рівень ніобію, алюмінію та цирконію 

становить відповідно 0,9±0,1 ваг%, 1,2±0,18 ваг% та 2,1 ±0,23 ваг%. 

В проксимальному епіфізі методом растрової електронної мікроскопії 

не виявлені суттєві зміни у порівнянні з контролем, окрім поодиноких тріщан 

на поверхні трабекул. Вміст кальцію та фосфору в даний термін не 

відрізняється від контролю та становить відповідно 32,3±0,52 ваг% та 

20,7±0,17 ваг%. На відміну від попереднього терміну спостереження в 

речовині епіфізу ідентифікуються ніобій, алюміній та цирконій у 

концентраціях 0,7±0,2 ваг%, 0,8±0,1 ваг% та 1,7±0,19 ваг%. 
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Растрова електронна мікроскопія не виявила суттєвих змін в діафізі 

піддослідних тварин через 3 місяці після операції у порівнянні з попереднім 

терміном спостереження. Проте помінті поодинокі мікротріщини, особливо в 

остеонному шарі (рис. 4.20). Звертає на себе увагі відсутність суттєвої 

динаміки вмісту кальцію та фосфору у порівнянні з  попереднім терміном 

спостереження (рис. 4.21). Їх вміст становить 33,2±1,6 ваг% та 19,3±0,54 

ваг%, що є достовірно меншим за контрольні показники. В вречовині діафізу 

з’являється ніобій у концентрації 0,6±0,2 ваг% та зростає вміст алюмінію та 

цирконію до 0,8±0,1 ваг% та 1,5±0,32 ваг%. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Рисунок 4.20 - Мікротріщина компактної речовини діафізу стегнової 

кістки кроля через 3 місяці після імплантації сплаву КТЦ. Зб. Х470. 

 

Число твердості кісткової тканини зростає у порівнянні з попереднім 

терміном спостереження (рис. 4.22). В периімплантаційній зоні показник 

мікротвердості дорівнює 162,7±8,3 кгс/мм2 (p=0.024), що є значно вищим за 

контроль, проте меншим за показники інтактних тварин. Число твердості 

діафізу та проксимального епіфізу залишається меншим за контроль та 

становить відповідно 243,8±7,8 кгс/мм2 (p=0.012) та 181,3±11,5 кгс/мм2. 
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Рисунок 4.21 - Вміст кальцію та фосфору та складових елементів 

імплантату в різних ділянках стегнової кістки кроля через 3 місяці після 

імплантації сплаву КТЦ. 

 

 

 

Рисунок 4.22 - Показник мікротвердості різних ділянок стегнової кістки 

кроля через місяць після імплантації сплаву КТЦ. 

 

Через 6 місяців після імплантації сплаву КТЦ відбувається майже 

повне відновлення будови стегнової кістки, проте залишаються явища 
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перебудови та свідчення розвитку синдрому стресового зміщення (рис. 4.23). 

Навколо імплантату залишається незначні ділянки сполучної тканини, 

оточені губчастою кісткою. Остання формує розгалужену сітку трабекул, які 

мають ознаки нещодавньої перебудови – лінії склеювання та мозаїчність 

забарвлення. Подібна будова відмічається також в губчастій речовині 

проксимального епіфізу. В діафізі відмічається значна кількість ліній 

склеювання як свідчення завершеного ремоделювання, в остеонному шарі 

спостерігаються поодинокі первинні остеони.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Рисунок 4.23 - Ділянка дистального епіфізу стегнової кістки кроля 

через 6 місяців після імплантації сплаву КТЦ. Забарвлення Гематоксилін-

Еозин, зб. Х 200. 

 

Морфометричні дослідження свідчать про зниження активності 

процесів післятравматичного ремоделювання (рис. 4.24). В проксимальному 

епіфізі та діафізі щільність остеобластів не відрізняється від контролю та 

дорівнює 13,2±0,8 та 7,8±0,2 клітин на мм2. В периімплантаційній зоні 

дистального епіфізу кількість активних клітин становить 15,1±0,5 на мм2 

(p=0.009), що достовірно перевищує контроль, проте є значно меншою ніж у 

тварин попередньої експериментальної серії. Щільність остеобластів на 1 мм2 
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не відрізняється від контролю в усіх досліджуваних ділянках. Кількість 

одиниць ремоделювання на одиницю площі перевищує контроль в усіх 

досліджуваних ділянках ,проте достовірною різниця є лише в дистальному 

епіфізі. В даній зоні щільність багатоклітинних одиниць дорівнює 6,2±0,6 

од/мм2 (p=0.001). 

Ширина одиниць ремоделювання не перевищує контроль в усіх 

ділянках та дорівнює 189,6±11,8 мкм в дистальному епіфізі, 203,5±7,4 в 

діафізі та 194,8±12,5 – в проксимальному епіфізі. Морфометричні параметри 

остеонів відповідають контрольній групі тварин – ширина складає 52,8±1,4 

мкм, діаметр канала остеона – 19,6±0,54 мкм. Ширина трабекул дистального 

епіфізу становить 157,9±3,9 мкм (p=0.03), проксимального – 172,4±5,1 мкм. 

 

Рисунок 4.24 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через 6 місяців після імплантації сплаву КТЦ. 

 

Растрова електронна мікроскопія виявила типову будову гібчастої 

речовини епіфізів та компактної кісткової тканини діафізу. Проте 

відмічається наявність мікротріщин та поодиноких мікропереломів в усіх 

досліджуваних ділянках, що є морфологічним проявом розвитку стресового 
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зміщення внаслідок невідповідності модуля еластичності імплантату та 

кісткової тканини (рис. 4.25). Навколо імплантату візуалізуються залишки 

сполучної тканини, оточені сформованими кістковими балочками. 
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Рисунок 4.25 - Растрова електронна мікроскопія периімплантаційної 

зони стегнової кістки кроля через 6 місяців після імплантації сплаву КТЦ. Зб. 

640: 

1. Поверхня імплантату, 

2. Пластинчаста кісткова тканина. 

 

Рентгенструктурний мікроаналіз виявив на поверхні кісткової тканини 

кальцій та фосфор в концентраціях ,характерних для контрольної та інтактної 

серії тварин (рис. 4.26). Таким чином, не зважаючи на активне 

ремоделювання кісткової тканини упродовж 3-х попередніх місяців, через 

півроку відбувається поновлення кальцифікації кістки на відміну від 

попередньої серії. Проте, в усіх досліджуваних ділянках спостерігається 

накопичення екзогенних елементів, які присутні у металевому простезі. 

Відомо, що кісткова тканина є депо багатьох елементів, які можуть 

вбудовуватись в структуру гідроксиапатиту та акумулюватись в кістці 

упродовж багатьох років. Найбільша концентрація елементів визначається в 

периімплантаційній зоні – рівні титану, алюмінію та ванадію досягають 
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1,4±0,2 ваг%, 2,8±0,18 ваг% та 2,6±0,34 ваг%. В діафізі їх вміст становить 

відповідно 0,9±0,12 ваг%, 1,2±0,22 ваг% та 1,7±0,34 ваг% ,в проксимальному 

епіфізі – 1,8±0,27 ваг%, 1,0±0,25 ваг% та 1,9±0,11 ваг%.  

Показники мікротвердості кісткової тканини через пів-року після 

імплантації сплаву КТЦ свідчать про деяке порушення біомеханічних 

властивостей тканини. Так, число твердості відновлюється лише в 

проксимальному епіфізі і дорівнює 180,4±12,8 кгс/мм2. В дистальному епіфізі 

та діафізі число твердості становить 182,7±6,4 кгс/мм2 (p=0.015) та 254,9±15,3 

кгс/мм2 (p=0.028). Таким чином, навіть через 6 місяців після імплантації 

простезу із сплаву КТЦ не відмічається повного відновлення мікротвердості 

кісткової тканини, що може спричинити розвиток ускладнень і втрати 

імплантату. 

 

 

Рисунок 4.26 - Вміст кальцію та фосфору та складових елементів 

імплантату в різних ділянках стегнової кістки кроля через 6 місяців після 

імплантації сплаву КТЦ. 

 

Таким чином, введення металевого простезу зі сплаву КТЦ призводить 

до формування грубоволокнистої кісткової тканини навколо імплантату з 

незначною кількістю сполучної тканини, що спричиняє порушення процесів 
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остеоінтеграції. Процеси перебудови кістки завершуються до 6-го місяця 

спостереження, проте відмічається наявність мікротріщин та мікропереломів. 

Разом зі зменшенням числа твердості, дані морфологічні зміни свідчать про 

розвиток ефекту стресового зміщення при використанні сплаву КТЦ.  
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4.3 Ріст, будова, хімічний склад та мікротвердість стегнової кістки 

при імплантації сплаву КТЦ-125 з гідроксиапатитним покриттям. 

 

Остеометричні показники стегнової кістки кроля після імплантації 

простезу зі сплаву КТЦ з ГА достовірно не відрізняються від попередньої 

серії експерименту. Через місяць відбувається зростання поперечного 

розміру дистального епіфізу до 15,4±0,23 мм (p=0.003). У віддалені терміни 

спостереження даний розмір кістки становить 15,1±0,18 мм та 15,6±0,32 мм 

(p=0.035), що достовірно відрізняється від контролю. Всі інші повздовжні та 

поперечні розміри кістки не відрізняються від контрольних показників. 

На відміну від попередніх серій експерименту, навколо імплантату з 

гідроксиапатитним покриттям не відмічається формування ділянок сполучної 

тканини через місяць після імплантації. Натомість спостерігається 

формування шару грубоволокнистою кісткової тканини товщиною до 

145,6±24,1 мкм, який оточує імплантат та тісно з ним пов'язаний. Тканина 

сформована хаотичними тяжами мінералізованих колагенових волокон з 

великою кількістю остеобластів та остеокластів (рис. 4.27).  

Навколо шару грубоволокнистої кістки відбувається формування 

трабекул губчастої речовини. Відмічається активне ремоделювання кісткової 

речовини, що визначається наявністю багатоклітинних кісткових одиниць та 

чисельними лініями звапнення.  

Гістологічні дослідження діафізу та проксимального епіфізу не виявили 

принципової різниці з контролем. У порівнянні з попередньою серією 

відмічається зменшення кількості одиниць ремоделювання та ліній 

зклеювання. 

Морфометричні дослідження показали меншу активність процесів 

ремоделювання, що свідчить про оптимізацію процесів остеоінтеграції при 

використанні гідроксиапатитного покриття. Так, в периімплантаційній зоні 

спостерігається зменшення кількості остеобластів до 23,5±0,34 клітин на мм2, 

що є достовірно меншим як від контролю, так і у порівнянні з попередніми 
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термінами спостереження. Кількість активних кісткових клітин в діафізі та 

проксимальному епіфізі становить 10,8±0,12 (p=0.007) та 17,5±0,43 клітин на 

мм2, що також є достовірно меншим за контрольні показники. Щільність 

остеоцитів складає відповідно ділянкам спостереження 7,8±0,10, 7,5±0,23 та 

9,1±0,32 клітин на мм2, що відповідає контрольним показникам. 
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Рисунок 4.27 - Ділянка дистального епіфізу стегнової кістки кроля 

через місяць після імплантації сплаву КТЦ з ГА. Забарвлення Гематоксилін-

Еозин, зб. Х 140: 

1. Місце металевого імплантату, 

2. Формування грубоволокнистої кісткової тканини, 

3. «Материнська» кісткова тканина. 

 

 Оптимізація процесів остеоінтеграції призводить до зменшення 

активності ремоделювання у віддалених від травми ділянках (рис. 4.28). Так, 

достовірна різниця з контролем спостерігається лише в периімплантаційній 

зоні, де кількість одиниць ремоделювання становить 8,1±0,23 од/мм2 

(p=0.047). В діафізі та проксимальному епіфізі даний показник становить 

4,3±0,42 та 5,6±0,31 од/мм2, що не відрізняється від контролю, проте є 

достовірно вищим, ніж у інтактних тварин.  
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Не перевищує контрольні показники також ширина кісткових одиниць 

ремоделювання, розмір яких становить відповідно 176,7±9,15 мкм, 

241,6±15,2 мкм та 183,2±4,6 мкм відповідно ділянкам спостереження. Такм 

чином, не зважаючи на зростання кількості багатоклітинних одиниць в 

периімплантаційній зоні, їх розміри не відрізняються від контролю на 

противагу «чистим» металевим імплантатам, введення яких призводить до 

достовірного збільшення ширини одиниць премоделювання. Діаметр 

остеонів та їх каналів а також ширина трабекул проксимального епіфізу не 

відрізняється від контролю. Ширина кісткових трабекул губчастої речовини 

периімплантаційної зони становить 142,8±3,6 мкм (p=0.038), що є достовірно 

меншим за контроль. 

 

 

Рисунок 4.28 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через місяць після імплантації сплаву КТЦ з ГА. 

 

Растрова електронна мікроскопія також виявила формування 

грубоволокнистої кісткової тканини навколо імплантату. Спостерігається 

наявність зв’язків між покриттям простезу та волокнами кісткової тканини 

(рис. 4.29). Кісткові трабекули губчастої речовини витончені, мають звичну 
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будову та характеризуються наявністю одиниць ремоделювання на поверхні. 

Як і у попередній серії не відмічається формування мікротріщин та переломів 

трабекул.  

Растрова електронна мікроскопія діафізу та проксимального епіфізу не 

виявила відмінностей у будові у порівнянні з контрольною серією.  
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Рисунок 4.29 - Растрова електронна мікроскопія периімплантаційної 

зони через місяць після імплантації сплаву КТЦ з ГА. Зб. Х60: 

1. Поверхня імплантату, 

2. Грубоволокниста кісткова тканина, 

3. Трабекула губчастої кісткової тканини. 

 

Через місяць після імплантації сплаву КТЦ з ГА виявлене незначне 

зменшення вмісту кальцію на поверхні трабекул в периімплантаційній зоні 

до 27,9±0,62 ваг% (p=0.04) та відповідність рівню фосфору контрольним 

показникам – 19,1 ±0,24 ваг%. В тканині навколо імплантату відмічається 

наявність цирконію у концентрації 0,5±0,12 ваг%, що майже утричі менше 

ніж з імплантатом без гідроксиапатитного покриття. Вміст кальцію та 

фосфору в проксимальному епіфізі та діафізі становить відповідно 35,8±0,52 

ваг% і 23,1±0,22 ваг% та 33,9±0,39 ваг% і 21,3±0,15 ваг%, що відповідає 
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контрольним показникам. В зазначених відділах кістки не виявлено 

складових елементів імплантату, що свідчить про зменшення їх міграції за 

умов покриття простезу гідроксиапатитом (рис. 4.30). В усіх відділах кістки 

виявляється наявність алюмінію у концентраціях, що відповідають контролю 

– від 0,4±0,1 ваг% до 0,6±0,15 ваг%. 

 

 

Рисунок 4.30 - Вміст кальцію та фосфору та складових елементів 

імплантату в різних ділянках стегнової кістки кроля через місяць після 

імплантації сплаву КТЦ з ГА. 

 

Мікротвердість, як інтеграліний показник якості кісткової тканини 

свідчить про наявну перебудову кісткового матриксу при імплантації 

металевого простезу (рис. 4.31). Так, число твердості на поверхні трабекул в 

периімплантаційній зоні становить 152,4±5,8 кгс/мм2 (p=0.044), що є вищим 

за контроль, проте значно менше за показники інтактної кістки. 

Мікротвердість кісткової тканини проксимального епіфізу та діафізу 

становить відповідно 190,9±10,2 та 249,9±9,7 кгс/мм2, що відповідає 

контрольним показникам. Тим не менш травма кістки та процеси перебудови 

органу після імплантації дентального простезу призводять до достовірного 
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зменшення числа твердості в усіх відділах кістки у порівнянні з інтактними 

тваринами. 

Через 3 місяці після імплантації простезу складу КТЦ з 

гідроксиапатитним покриттям відбувається перебудова грубоволокнистої 

кістки навколо імплантату в пластинчасту з формуванням типової губчастої 

кістки. Трабекули мають чисельні анастомози як між собою, так і з 

металевим імплантатом, що має стабілізувати його всередені кістки. Кісткові 

трабекули мають чисельні лінії зклеювання як наслідок завершених процесів 

ремоделювання. Проте, на поверхні трабекул навколо імплантату 

відмічається значна кількість клітинних елементів, що формують одиниці 

ремоделювання. В зазначеній зоні помітна мозаїчність забарвлення. 

 

 

Рисунок 4.30 - Показник мікротвердості різних ділянок стегнової кістки 

кроля через місяць після імплантації сплаву КТЦ з ГА. 

 

Діафіз стегнової кістки має типову зональну будову, відмічається 

наявність ліній склеювання та мозаїчність забарвлення, особливо в 

периостальнільній зоні (рис. 4.31). Помітне продовження перебудови діафізу 

у відповідь на імплантацію металевого простезу, про що свідчить наявність 

значної кількості конусів ремоделювання, проте їх кількість є меншою, ніж у 

попередній серії. 
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В проксимальному епіфізі не відмічається наявності суттєвих 

морфологічних змін окрім ліній склеювання, що свідчить про відсутність 

активної перебудови кісткової речовини. Трабекули мають типову будову з 

незначною кількістю клітинних елемнтів на їх поверхні. 
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Рисунок 4.31 - Ділянка діафізу стегнової кістки кроля через 3 місяці 

після імплантації сплаву КТЦ з ГА. Забарвлення Гематоксилін-Еозин, зб. Х 

100: 

1. Лінії склеювання; 

2. Мозаїчність забарвлення; 

3. Одиниця ремоделювання. 

На відміну від поепредньої серії у тварин, яким імплантували простез з 

гідрокисапатитним покриттям відбувається зменшення активності процесів 

ремоделювання (рис. 4.32). Так, щільність остеобластів в діафізі та 

проксимальному епіфізі зменшується до 9,1±0,3 та 15,4±0,49 клітин на мм2. 

При цьому в периімплантаційній зоні щільність клітин становить 21,2±0,5 на 

мм2 (p=0.009), що відповідає попередній серії. Щільність остеоцитів в діафізі 

та проксимальному епіфізі відповідає контрольним показникам, а в 

периімплантаційній зоні становить 10,1±0,25 клітин на мм2, що свідчить про 
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формування нової тканини. Кількість одиниць ремоделювання на одиницю 

площі дещо перевищує контрольні показники з максимумом в 

периімплантаційній зоні – 6,8 од/мм2. 

Ширина одиниць ремоделювання складає в дистальному епіфізі 

179,5±1,6 мкм (p=0.04), в дистальному – 188,5±4,9 мкм та в діафізі – 

211,6±12,4 мкм, що відповідає контрольним показникам. Ширина остеонів та 

їх каналів складає відповідно 43,8±0,4 мкм та 19,6±0,31 мкм, що свідчить про 

зменшення активності процесів ремоделювання. Товщина трабекул губчастої 

речовини периімплантаційної зони зростає до 152,6±0,44 мкм, що все-таки є 

меншим за контроль, т той час я в прокисмальному епіфізі товщина трабекул 

стновить 183,6±0,29 мкм. 

 

Рисунок 4.32 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через 3 місяці після імплантації сплаву КТЦ з ГА. 

 

Растрова електронна мікроскопія свідчить про формування губчастої 

кістки навколо імплантату (рис. 4.33). Відмічається наявність тісного зв’язку 

між останнім та кістковою тканиною, особливо в ділянці гвинтової частини 

імплантату. При цьому в периімплантаційній зоні формуються поодинокі 

мікротріщини, які не виходять за межі трабекули. Не зважаючи на наявність 
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гідроксиапатитного покриття відбувається формування градієнту 

еластичності, що призводить до ефекту стресового зміщення та порушення 

біомеханіки органу. При цьому, кількість мікротріщин є значно меншою у 

порівнянні з попередніми серіями. Можливо, задовільна фіксація імплантату 

за рахунок формування навколо нього кісткової тканини призводить до 

меншого механічного стресу. Рівень кальцію та фосфору навколо імплантату 

становить відповідно 30,2±0,44 ваг% та 20,8±0,39 ваг%, що є недостовірно 

меншим за показники контролю. На противагу попередньому терміну 

спостереження відмічається наявність ніобію та цирконію у концентрації 

0,4±0,11 ваг% та  0,8±0,21 ваг% та зростання алюмінію до 1,0±0,16 ваг%. 

Проте зазначені рівні є достовірно меншими у порівнянні з попереднім 

терміном спостереження (рис. 4.34).  
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Рисунок 4.33 - Периімпланаційна зона дистального епіфізу стегнової 

кістки кроля через 3 місяці після імплантації сплаву КТЦ з ГА. Зб. Х450: 

1.  Імплантат, вкритий ГА 

2. Кісткова тканина 

3. Зв'язок кісткової тканини з поверхнею імплантату 
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В діафізі, на відміну від попереднього терміну спостереження, 

виявляється наявність мікротріщин, які не формують мікропереломів. 

Кількість мікротріщин є незначною, проте вони свідчать про наявність 

ефекту стресового зміщення при імплантації сплаву КТЦ з 

гідроксиапатитним покриттям. В прокисмальному епіфізі не відмічається 

розвиток механічних дефектів трабекул. Як і у попередній серії 

спостереження, в кістковій речовині діафізу та проксимального епіфізу не 

виявлені складові елементи простезу – ніобій та цирконій, а рівень алюмінію 

не перевищує контроль та становить 0,7±0,2 ваг%. 

 

Рисунок 4.34 - Вміст кальцію та фосфору та складових елементів 

імплантату в різних ділянках стегнової кістки кроля через 3 місяці після 

імплантації сплаву КТЦ з ГА. 

 

Число твердості кісткової тканини діафізу та проксимального епіфізу 

майже не змінюється у порівнянні з попереднім терміном спостереження та 

становить відповідно 259,6±8,2 кгс/мм2 (p=0.031) та 188,6±4,6 кгс/мм2 

(p=0.02). Формування повноцінної кісткової тканини навколо імплантату 

призводить до росту числа твердості до 173,5±6,3 кгс/мм2 (p=0.04), проте 
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даний показник є значно меншим за мікротвердість інтактної кістки (рис. 

4.35).  

Через 6 місяців після введення імплантату навколо нього формується 

повноцінна губчаста кісткова тканина. Проте, спостерігається наявність 

великого числа ліній склеювання та незначна мозаїчність забарвлення 

безпосередньо в периімплантацйній зоні. На поверхні трабекул зменшується 

число одиниць ремоделювання, проте їх кількість все ще перевищує 

контрольні показники. В діафізі та проксимальному епіфізі не відмічається 

істотних змін у порівнянні з контролем, окрім більшого числа ліній 

склеювання, як наслідок активних процесів перебудови кісткового матриксу 

у попередні терміни спостереження (рис. 4.36).  

 

Рисунок 4.35 - Показник мікротвердості різних ділянок стегнової кістки 

кроля через 3 місяці після імплантації сплаву КТЦ з ГА. 

 

Морфометричні дослідження показали значне зменшення кількості 

остеобластів в усіх відділах кістки, проте в дистальному епіфізі їх щільність 

становить 14,3±0,41 клітин на мм2, що достовірно перевищує контроль (рис. 

4.37). Щільність остеоцитів становить від 6,1±0,23 клітин на мм2 в діафізі до 

6,9±0,31 – в проксимальному епіфізі та не відрізняється від показників 

інтактних та контрольних тварин. Кількість одиниць ремоделювання не 

відрізняється від контролю та інтактних показників в діафізі та 
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проксимальному епіфізі – 2,8±0,3 од/мм2 та 4,5±0,2 од/мм2. Лише в 

периімплантаційній зоні кількість багатоклітинних одиниць ремоделювання 

становить 4,8±0,26 од/мм2, що достовірно перевищує контроль. 
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Рисунок 4.36 - Ділянка проксимального епіфізу стегнової кістки кроля 

через 6 місяців після імплантації сплаву КТЦ з ГА. Забарвлення 

Гематоксилін-Еозин, зб. Х 140: 

1. Мозаїчнысть забарвлення, 

2. Червоний кістковий мозок, 

3. Одиниця ремоделювання. 

 

Всі інші показники морфометрії достовірно не відрізняються від 

контролю. Так, ширина одиниць ремоделювання становить від 187,3±9,2 мкм 

в дистальному епіфізі до 209,4±7,3 мкм – в діафізі. Ширина остеонів та їх 

каналів становить 51,2±1,3 мкм та 20,2 мкм відповідно, ширина трабекул 

проксимального та дистального епіфізу становить 188,4±1,6 мкм та 170,4±3,8 

мкм відповідно. Загалом, морфометричні показники свідчать про зменшення 

активності процесів ремоделювання в усіх відділах кістки, окрім дистального 

епіфізу. 
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Рисунок 4.37 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через 6 місяців після імплантації сплаву КТЦ з ГА. 

 

Дослідження поверхні кісткової тканини методом растрової 

електронної мікроскопії свідчить про розвиток ефекту стресового зміщення, 

що виявляється формуванням мікротріщин на поверхні трабекул губчастої 

речовини епіфізів та в товщі остеонного шару діафізу. Характерною 

особливістю в даній серії експерименту є відсутність негативної динаміки у 

порівнянні з попереднім терміном спостереження. Кількість мікротріщин є 

мінімальною в проксимальному епіфізі, максимальною – в 

периімплантаційній зоні дистального епіфізу. 

Дослідження поверхні кістки рентгенструктурним аналізом виявив 

наявність кальцію та фосфору у кількості, що відповідає контрольним 

показникам (рис. 4.38). Так рівень кальцію становить в дистальному епіфізі 

34,8±0,66 ваг%, в діафізі – 37,8±0,29 ваг% та в проксимальному епіфізі – 

35,8±1,12 ваг%. Фосфору, відповідно зонам спостереження – 23,1±0,72 ваг%, 

24,2±0,33 ваг% та 22,5±0,59 ваг%.  
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Рисунок 4.38 - Вміст кальцію та фосфору та складових елементів 

імплантату в різних ділянках стегнової кістки кроля через 6 місяців після 

імплантації сплаву КТЦ з ГА. 

 

На відміну від попереднього терміну спостереження, метали, що 

входять до складу імплантату виявляються в усіх зонах. В дистальному 

епіфізі рівень ніобію становить 0,6±0,15 ваг%, алюмінію – 1,6±0,22 ваг% та 

цирконію – 0,7±0,09 ваг%. В діафізі їх концентрація становить 0,3±0,05 ваг%, 

0,8±0,3 ваг% та 0,8±0,12 ваг%, в проксимальному епіфізі – 0,9±0,29 ваг%, 

0,9±0,07 ваг% та 0,6±0,1 ваг% відповідно. Таким чином, не зважаючи на 

наявність гідроксиапатитного покриття, складові елементи простезу 

виявляються в усіх ділянках кістки. При цьому їх кількість є значно меншою, 

ніж при використанні імплантату без покриття. 

Не зважаючи на майже повне відновлення будови стегнової кістки, 

показники мікротвердості залишаються нижчими за інтактні показники, хоча 

й відповідають контролю (рис. 4.39). Число твердості діафізу та 

проксимального епіфізу становить 253,8±3,8 кгс/мм2 та 184,5±5,2 кгс/мм2, що 

відповідає показникам попереднього терміну спостереження. Мікротвердість 



97 
 

тканини периімплантаційної зони зростає до 189,2±3,5 кгс/мм2, проте 

залишається достовірно нижчою за контрольні показники. 

 

 

Рисунок 4.39 - Показник мікротвердості різних ділянок стегнової кістки 

кроля через 6 місяців після імплантації сплаву КТЦ з ГА. 

 

Таким чином, застосування гідроксиапатиту для покриття сплаву КТЦ 

призводить до формування грубоволокнистої кісткової тканини навколо 

простезу вже через 1 місяць, що має збільшити стабільність імплантату. Не 

зважаючи на наявність гідроксиапатиту на поверхні металевого імплантату 

відбувається розвиток ефекту стресового зміщення, що призводить до появи 

мікротріщин через 3 місяці після операції.  
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4.4 Ріст, будова, хімічний склад та мікротвердість стегнової кістки 

при імплантації сплаву β (Ti-Zr). 

 

β (Ti-Zr) сплав завдяки інноваційній методиці виготовлення має високу 

міцність та достатньо низький модуль пружності, що не перевищує 47 ГПа та 

максимально наближається до характеристик кісткової тканини. Імплантація 

сплаву в дистальний відділ стегнової кістки кроля не призводить до 

порушення повздовжнього та більшості показників поперечного росту в усі 

терміни спостереження. Ширина діафізу, як і у попередніх 

експериментальних серіях достовірно зростає через місяць після імплантації 

та становить 15,6±0,22 мм (p=0.04), залишаючись сталою упродовж всього 

експерименту. Таким чином, розвиток периостальної реакції не залежить від 

типу імплантату та є універсальною реакцією кісткової тканини на введення 

чужорідного металевого тіла. 

Гістологічне дослідження показало наявність залишків сполучної 

тканини навколо імплантату через місяць після операції та її заміщення 

грубоволокнистою кістковою тканиною. Остання знаходиться здебільшого в 

міжвиткових зонах гвинтової частини імплантату та контактує з його 

металевою поверхнею.. Загалом, β (Ti-Zr) простез щільно зафіксований в 

кістковому ложі. Навколо імплантату формуються трабекули губчастої 

кістки, що мають чисельні анастомози як з «материнською» кісткою, так і з 

грубоволокнистою кістковою тканиною. Трабекули витончені, мають 

чисельні одиниці ремоделювання та нерівномірне забарвлення. 

Спостерігається інтенсивна перебудова губчастої кісткової тканини 

«материнської» кістки з формуванням чисельних багатоклітинних кісткових 

одиниць ремоделювання.  

На відміну від попередніх серій з використанням титанових та 

цирконієвих імплантатів, введення β (Ti-Zr) сплаву не викликає масивної 

перебудови компактної речовини діафізу та губчастої тканини 

проксимального епіфізу (рис. 4.40). Зростання кількості одиниць 
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ремоделювання є незначним та відображає ранню реакцію кістки на введення 

чужорідного тіла. Діафіз має типову будову з вираженим остеонним шаром. 

Конуси ремоделювання розташовуються здебільшого в зоні зовнішніх 

генеральних пластинок та остеонному шарі. Трабекули проксимального 

епіфізу місцями мають нерівномірне забарвлення, як наслідок їх 

ремоделювання.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Рисунок 4.40 - Ділянка дистального епіфізу стегнової кістки кроля 

через місяць після імплантації β (Ti-Zr) сплаву. Забарвлення Гематоксилін-

Еозин, зб. Х 100. 

 

Морфометричні дослідження виявило активну перебудову губчастої 

речовини дистального епіфізу (рис. 4.41). Так, кількість остеобластів 

становить 24,2±0,6 клітин на мм2, що відповідає контрольним показникам. 

При цьому кількість остеоцитів зростає до 11,2±0,23 на мм2 (p=0.065), що є 

достовірно вищим за контроль та показники інтактної серії. Щільність 

остеобластів в діафізі та проксимальному епіфізі становить 11,2±0,3 (p=0.03)  

та 15,3±0,22 (p=0.004) клітин на мм2, що наближається до контрольних 

показників. Кількість одиниць ремоделювання перевищує контроль в усіх 

досліджуваних ділянках, проте найбільша різниця з контролем 
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спостерігається в периімплантаційній зоні, де їх кількість становить 10,4 

од/мм2 (p=0.001). Звертає на себе увагу незначне зростання одиниць 

ремоделювання в діафізі та прокисмальному епіфізі – до 3,8±0,25 та 5,4±0,51 

од/мм2, що є меншим навіть за контрольні показники. Проте їх кількість 

перевищує дані інтактних тварин та свідчить про активізацію процесів 

ремоделювання. 

Ширина одиниць ремоделювання становить від 182,6±2,7 мкм в 

прокисмальному епіфізі до 238,3±8,3 мкм в діафізі та достовірно не 

відрізняється від показників інтактних та контрольних тварин. Поперечні 

розміри остеонів та їх каналів менші за показники інтактних тварин, проте ця 

різниця є недостовірною. Діаметр остеонів становить 49,5±0,55 мкм, їх 

каналів – 23,0±0,12 мкм. Товщина трабекул в периімплантаційній зоні 

становить 138,2±3,8 мкм (p=0.038), що є достовірно меншим за контроль, в 

той час як даний показник для проксимального епіфізу становить 182,7±4,1 

мкм. 

 

 

Рисунок 4.41 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через місяць після імплантації β (Ti-Zr) сплаву. 
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Через місяць після імплантації навколо простезу з β (Ti-Zr) 

спостерігаються залишки немінералізованої сполучної тканини та 

грубоволокнисту кісткову тканину. Остання інтегрується з трабекулами 

губчастої кістки, які формуються біля імплантату. Спостерігається 

витончення трабекул та наявність одиниць ремоделювання. 

Енергодисперсійний аналіз показав достовірне зменшення кількості кальцію 

в периімплантаційній зоні у порівнянні з контролем та інтактними 

тваринами, що свідчить про інтенсивну перебудову кісткового матриксу (рис. 

4.42). Вміст фосфору достовірно не відрізняється від контролю. Рівень даних 

елементів становить відповідно 26,3±0,45 ваг% (p=0.038) та 18,4±0,71 ваг%. 

Рівень титану та цирконію в периімплантаційній зоні складає відповідно 

0,8±0,12 ваг% та 1,0±0,26 ваг%. 

 

Рисунок 4.42 - Вміст кальцію та фосфору та складових елементів 

імплантату в різних ділянках стегнової кістки кроля через місяць після 

імплантації β (Ti-Zr) сплаву. 

 

Структура діафізу та губчастої речовини проксимального епіфізу не 

відрізняється від контролю. Помітна наявність одиниць ремоделювання та 

збільшення клітин на поверхні трабекул. Натомість не спостерігається 
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розвитку мікротріщин та переломів на відміну від більшості попередніх 

експериментальних серій. Вміст кальцію та фосфору в досліджуваних 

ділянках достовірно не відрізняється від контрольної серії та складає в діафізі 

30,2±0,19 ваг% та 19,8±0,44 ваг% і в проксимальному епіфізі – 35,2±0,62 

ваг% та 21,1±0,73 ваг% відповідно. З металів, які входять до складу 

імплантату визначається лише цирконій у концентрації 0,6±0,2 ваг% та 

0,4±0,14 ваг% відповідно. Таким чином, β (Ti-Zr) сплав є більш стабільним 

до ерозії у порівнянні з іншими досліджуваними сплавами.  

Через місяць після імплантації титан-цирконієвого сплаву з низьким 

модулем пружності мікротвердість кісткової тканини є нижчою за показники 

інтактних тварин, проте дещо перевищують контроль та показники всіх 

попередніх серій (рис. 4.43). Саме наявність низького модулю пружності 

може знизити розвиток ефекту стресового зміщення, який і призводить до 

порушення якості кісткової тканини. Число твердості в периімплантаційній 

зоні становить через місяць спостереження 142,0±5,3 кгс/мм2 (p=0.017), в 

діафізі – 253,9±9,7 кгс/мм2 та в проксимальному епіфізі – 184,6±3,8 кгс/мм2 

(p=0.047). 

 

 

Рисунок 4.43 - Показник мікротвердості різних ділянок стегнової кістки 

кроля через місяць після імплантації β (Ti-Zr) сплаву. 
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Будова стегнової кістки через 3 та 6 місяців після імплантації титан-

цирконієвого сплаву з низьким модулем пружності майже не відрізняється, 

окрім периімплантаційної зони. Через 3 місяці в ній спостерігається 

наявність активності кісткових клітин, зокрема остеобластів та остеоклістів, 

які формують одиниці ремоделювання. Сполучна речовина навколо 

імплантату, як і грубоволокниста кісткова тканина повністю заміщуються 

компактною кістковою тканиною. Остання формує сітку трабекул, які 

анастомозують одна з одною, утворюючи міжтрабекулярні простори. 

Імплантат тісно інтегрований в новоутворену кісткову тканину. Трабекули 

нерівномірно забарвлені та мають чисельні лінії склеювання. Через 6 місяців 

відбувається зменшення мозаїчності забарвлення, що є свідченням 

повноцінної мінералізації трабекул. Кількість одиниць ремоделювання 

зменшується, хоча їх активність залишається дещо більшою ніж у контролі. 

   

        1  

 

 

 

       2 

 

     

        2 

 

 

Рисунок 4.44 - Ділянка діафізу стегнової кістки кроля через 6 місяців 

після імплантації β (Ti-Zr) сплаву: 

1. Мозаїчність забарвлення, 

2. Одиниця ремоделювання. 
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В діафізі та проксимальному епіфізі зберігається активність 

ремоделювання через 3 місяці, яка майже повертається до контрольних 

значень через 6 місяців після імплантації (рис. 4.44). Загалом, ремоделювання 

віддалених від імплантату ділянок кістки значно менш виражене, ніж у 

попередніх експериментальних серіях. 

Через 3 місяці після травми спостерігається наявність значної кількості 

остеобластів на поверхні трабекул периімплантаціної – їх щільність складає 

20,4±0,4 (p=0.002) клітин на мм2. Щільність остеоцитів при цьому не 

відрізняється від контролю. Кількість остеобластів та остеоцитів в 

проксимальному епіфізі та діафізі є нижчим ніж у контрольної серії тварин та 

наближається до показників інтактної серії. Щільність одиниць 

ремоделювання перевищує контроль лише в дистальному епіфізі та складає 

6,9±0,2 од/мм2 (p=0.04). Ширина одиниць ремоделювання є дещо вищою в 

периімплантаційній зоні і складає 199,7±3,8 мкм. В діафізі та 

проксимальному епіфізі їх розміри становлять 183,5±6,2 мкм (p=0.045) та 

215,7±11,5 мкм (p=0.026). В діафізі відсутні морфометричні ознаки активної 

трансформації кісткової тканини – ширина остеонів та їх каналів не 

відрізняються від контрольних показників. Товщина трабекул в 

периімплантаційній зоні становить 157,9±4,8 мкм, що менше за контрольні 

показники, в той час як в проксимальному епіфізі товщина трабекул 

становить 187,3±9,1 мкм (p=0.03). 

Через 6 місяців після імплантації зберігається незначне збільшення 

кількості клітин на поверхні трабекул периімплантаційної зони – їх щільність 

становить 14,5±0,33 клітин на мм2. В діафізі та проксимальному епіфізі цей 

показник становить відповідно 7,3±0,6 та 12,5±0,35 клітин на мм2, що 

достовірно не відрізняється від контролю (рис. 4.45, рис. 4.46). Щільність 

остеоцитів в усіх досліджуваних зонах повністю відповідає контрольним 

показникам. Кількість одиниць ремоделювання становить в діафізі 2,1±0,18 

од/мм2, в дистальному епіфізі – 6,2±0,31 од/мм2 (p=0.031) та в 

проксимальному епіфізі – 4,4 ±0,53 од/ мм2. 
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Рисунок 4.45 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через 3 місяці після імплантації β (Ti-Zr) сплаву. 

 

Таким чином, активна перебудова кісткової тканині спостерігається 

лише в периімплантаційній зоні. Ширина одиниць ремоделювання становить 

від 183,6±4,5 мкм в епіфізах до 209,4±7,2 мкм – в середині діафізу. Ширина 

остеонів і їх каналів а також товщина трабекул губчастої речовини епіфізів 

достовірно не відрізняється від контролю. 

Через 3 місяці після імплантації титан-цирконієвого сплаву методом 

растрової електронної мікроскопії відмічається формування губчастої 

кісткової речовини навколо простезу. Спостерігається тісний зв’язок між 

імплантатом та новоутвореною кістковою тканиною. Трабекули кісткової 

речовини дещо витончені. В діафізі та проксимальному епіфізі не 

спостергіється наявності морфологічних змін. На відміну від більшості 

попередніх серій, не відбувається формування мікротріщин та переломів 

трабекул в усіх досліджуваних ділянках. 
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Рисунок 4.46 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через 6 місяців після імплантації β (Ti-Zr) сплаву. 

 

Енергодисперсійний аналіз показав зростання вмісту кальцію до 

33,7±0,62 ваг% в периімплантаційній зоні, до 34,8±0,92 ваг% - в діафізі та до 

35,6±1,2 ваг% - в проксимальному епіфізі (рис. 4.47). Вміст фосфору 

становить відповідно 21,5±0,43 ваг%, 23,1±0,28 ваг% та 22,8±0,37 ваг%. 

Відбувається зростання кількості цирконію в усіх досліджуваних ділянках 

відповідно до 1,4±0,32 ваг%, 0,9±0,19 ваг% та 0,8±0,21 ваг% та поява титану 

у кількості 1,1±0,11 ваг%, 0,6±0,2 ваг% та 0,4 ±0,1 ваг%.   

Через 6 місяців після імплантації навколо імплантату формується 

повноцінна кісткова тканина, яка має тісні зв’язки з простезом (рис. 4.48). 

При цьому в периімплантаційній зоні відмічається поява поодиноких 

мікротріщин, як наслідок не повної відповідності модуля пружності 

імплантату та кісткової тканини. Мікротріщини не перетинають всю 

поверхню трабекул та не призводять до формування мікропереломів, які 

значно зменшують тривкісні властивості кістки у цілому. При цьому, в 

діафізі та проксимальному епіфізі мікротріщини відсутні, що може бути 
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свідченням відсутності або мінімального розвитку ефекту стресового 

зміщення, як основного фактору зниження якості кісткової тканини у 

віддалені терміни після імплантації металевих простезів. 

 

Рисунок 4.47 - Вміст кальцію та фосфору та складових елементів 

імплантату в різних ділянках стегнової кістки кроля через 3 місяці після 

імплантації β (Ti-Zr) сплаву. 

 

Енергодисперсійний аналіз показав повне відновлення вмісту кальцію 

та фосфору на поверхні трабекул губчастої речовини епіфізів та компактної 

речовини діафізу через 6 місяців після імплантації (рис. 4.49). Даний 

показник також підтверджує відсутність активного ремоделювання у 

віддалений період після імплантації низькомодульного сплаву. При цьому 

спостерігається наявність титану та цирконію в усіх досліджуваних ділянках, 

при цьому їх концентрація майже не зростає у порівнянні з попереднім 

терміном спостереження. В дистальному епіфізі вміст титану та цирконію 

становить 1,3±0,3 ваг% та 1,9±0,29 ваг%, в діафізі – 1,2 ±0,18 ваг% та 

1,0±0,22 ваг% і в проксимальному епіфізі – відповідно 0,9±0,05 ваг% та 

1,1±0,13 ваг%. 
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Рисунок 4.48 - Растрова електронна мікроскопія ділянки кістки навколо 

імплантату через 6 місяців після імплантації β (Ti-Zr) сплаву. Зб. 220: 

1. – Поверхня імплантату, 

2. – Кісткова тканина. 

  

Рисунок 4.49 - Вміст кальцію та фосфору та складових елементів 

імплантату в різних ділянках стегнової кістки кроля через 6 місяців після 

імплантації β (Ti-Zr) сплаву. 
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Число твердості кісткової тканин діафізу через 3 та 6 місяців 

достовірно, проте незначно відрізняється від інтактних тварин, що свідчить 

про незначні зміни будови кістки у віддалені терміни після імплантації (рис. 

4.50). Одним з можливих механізмів майже повного відновлення 

мікротвердості є незначний розвиток ефекту стресового зміщення при 

використанні низькомодульного сплаву. Число твердості при цьому 

становить відповідно 261,4±4,7 кгс/мм2 та 277,2±1,4 кгс/мм2. В 

проксимальному епіфізі відбувається повне відновлення даного показника до 

6-го місяця спостереження, який становить 195,3 кгс/мм2. В 

периімплантаційній зоні спостерігається зростання числа твердості через 3 

місяці до 173,5±4,8 кгс/мм2 та через 6 місяців – до 179,5±3,7 кгс/мм2. Проте 

даний показник все ще достовірно відрізняється від контролю.  

 

 

Рисунок 4.50 - Показник мікротвердості різних ділянок стегнової кістки 

кроля через 6 місяців після імплантації β (Ti-Zr) сплаву. 

 

Таким чином, використання низькомодульного сплаву β (Ti-Zr) 

призводить до утворення незначної кількості сполучної тканини в 

міжвиткових проміжках, яка починає заміщуватись грубоволокнистою 

кістковою вже через місяць після введення простезу. В умовах застосування 

сплаву з низьким модулем пружності, який наближається до показника 
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кортикальної кістки не призводить до інтенсифікації ремоделювання кістки 

та дозволяє зменшити ушкодження внаслідок розвитку ефекту стресового 

зміщення. 
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4.5 Ріст, будова, хімічний склад та мікротвердість стегнової кістки 

при імплантації сплаву β (Ti-Zr) з гідроксиапатитним покриттям. 

 

Імплантація титан-цирконієвого сплаву з гідроксиапатитним покриттям 

не впливає на повздовжній ріст стегнової кістки кролів в усі терміни 

спостереження. Довжина  кістки коливається від 81,6±1,4 мм через місяць 

спостереження до 87,3±2,5 мм – через півроку після імплантації. Достовірна 

відмінність від показників контролю спостерігається лише для ширини 

діафізу, який складає 15,3±0,4 (p=0.04) мм через місяць спостереження, 

15,8±0,22 мм (p=0.048) – через 3 місяці і 15,9±0,41 мм (p=0.024) – через 6 

місяців. 

Гістологічне дослідження периімплантаційної зони через місяць після 

імплантації сплаву β (Ti-Zr) показало формування кісткової тканини навколо 

імплантату. За своєю будовою кісткова тканина представлена як 

грувоволокнистою, так і пластинчастою, яка формує трабекули, що тісно 

пов’язані з імплантатом. Гідроксиапатитне покриття виконує роль атрактанта 

для остеобластів та забезпечує їх адгезію на поверхні імплантату. Таким 

чином, наявність покриття стимулює розвиток саме кісткової тканини. В 

кістковій тканині помітні явища активної перебудови, що виявляються у 

зростанні кількості одиниць ремоделювання та мозаїчним забарвленням 

трабекул. Останні дещо витончені, що можна пояснити як формуванням 

нових кісткових одиниць навколо імплантату, так і процесами активного 

ремоделювання трабекул «материнської» кістки (рис. 4.51). 

Будова діафізу стегнової кістки майже не відрізняється від контрольної 

серії і представлена 3-ма шарами пластинок, що формують остеонний шар, а 

також шари внутрішніх та зовнішніх генеральних пластинок. В останьому 

можна помітити зростання конусів ремоделювання, що є проявом реакції 

органу на імплантацію β (Ti-Zr) сплаву. 

Проксимальний епіфіз представлений кістковими трабекулами, які 

формують сітку та міжтрабекулярними порожнинами в яких візуалізується 
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червоний кістковий мозок. Деякі трабекули мають мозаїчне забарвлення та 

одиниці ремоделювання на своїй поверхні. Загалом, губчаста речовина 

проксимального епіфізу зазнає найменших змін через місяць після 

імплантації β (Ti-Zr) сплаву. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Рисунок 4.51 - Ділянка дистального епіфізу стегнової кістки кроля 

через місяць після імплантації β (Ti-Zr) сплаву з гідроксиапатитним 

покриттям. Забарвлення Гематоксилін-Еозин, зб. Х 300. 

 

Морфометрія гістологічних препаратів різних ділянок стегнової кістки 

показала активну перебудову в кісткової тканини в периімплантаційній зоні 

та відсутність активації процесів ремоделювання в інших ділянках (рис. 

4.52). Так, щільність остеобластів в дистальному епіфізі становить 28,4±0,43 

клітин на мм2, що навіть більше за контрольні показники. При цьому, в 

діафізі та проксимальному епіфізі їх кількість становить 9,9±0,15 (p=0.001) та 

17,5±0,45 клітин на мм2, що є меншим за показники контролю. Кількість 

остеоцитів також не перевищує контроль в зазначених ділянках органу. При 

цьому щільність остеоцитів в периімплантаційній зоні становить 10,8±0,62 на 

мм2 (p=0.021), що є достовірно вищим за контроль. Кількість одиниць 

ремоделювання на одиницю площі перевищує контроль в дистальному 
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епіфізі та становить 8,9±0,25 од/мм2 (p=0.007), в діафізі та проксимальному 

епіфізі їх кількість є достовірно меншою та становить 3,3±0,1 (p=0.042) та 

5,1±0,4 од/мм2.  Таким чином, на відміну від інших експериментальних серій, 

при імплантації низькомодульного сплаву β (Ti-Zr) з гідроксиапатитним 

покриттям відбувається активізація процесів ремоделювання лише в зоні 

навколо простезу, в той час, як процеси перебудови інших відділів кістки 

залишаються на вихідному рівні. 

Ширина одиниць ремоделювання в периімплантаційній зоні перевищує 

контроль та становить 211,4±1,6 мкм (p=0.001), в той час як в діафізі та 

проксимальному епіфізі вона становить 175,6±3,2 мкм та 227±11,4 мкм, що 

не перевищує конрольні показники. Діаметр остеонів та їх каналів становить 

53,8±0,43 мкм та 22,1±0,29 мкм відповідно. Товщина трабекул губчастої 

речовини в периімплантаційній зоні є меншою за контроль і дорівнює в 

середньому  131,5±2,7 мкм, в дистальному епіфізі – становить 178,5±1,7 мкм, 

що не перевищує контрольні показники.  

 

Рисунок 4.52 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через місяць після імплантації β (Ti-Zr) сплаву з гідроксиапатитним 

покриттям. 
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Растрова електронна мікроскопія поверхні периімплантаційної зони 

через місяць після операції свідчить про формування кісткової тканини на 

межі з низькомодульним титан-цирконієвим простезом (рис. 4.53). 

Гідроксиапатитне покриття забезпечує формування тісних зв’язків між 

поверхнею імплантату та новоутвореною кістковою тканиною. На 

препаратах можливо розрізники грубоволокнисту кісткову тканину, яка 

залишається лише в міжгвинтових просторах та пластинчасту, що формує 

кісткові трабекули. Останні мають чисельні анастомози з поверхнею 

імплантату та з «материнською» кісткою. Енергодисперсійний аналіз показав 

зменшення рівню кальцію та фосфору на поверхні трабекул, що становить 

відповідно 27,7±0,54 ваг% та 20,4±0,17 ваг%. В тканині навколо імплантату 

виявляється титан у кількості 0,2±0,05 ваг%, походження якого можна 

пояснити міграцією з поверхні простезу. Цирконій, який входить до складу 

імплантату, в кістковій тканині не виявляється.  

 

Рисунок 4.53 - Растрова електронна мікроскопія ділянки кістки навколо 

імплантату через 6 місяців після імплантації β (Ti-Zr) сплаву з 

гідроксиапатитним покриттям. Зб. Х60. 
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Кісткова речовина діафізу та проксимального епіфізу не відрізняється 

від контролю при дослідженні за допомогою растрової електронної 

мікроскопії. В діафізі візуалізуються кісткові пластини, що формують 

остеони та шари завнішніх та внутрішніх генеральних пластинок. Губчаста 

речовина епіфізу представлена кістковими балочками, в товщі яких 

розміщуються остеоцити. Енергодисперсійний аналіз показав наявність 

кальцію та фосфору в концентраціях, які характерні для інтактних тварин та 

перевищують контрольні показники (рис. 4.54). Так, вміст кальцію в діафізі 

становить 35,8±0,82 ваг%, в проксимальному епіфізі – 34,9±0,29 ваг%. Вміст 

фосфору становить відповідно 22,6±0,92 ваг% та 20,4±0,31 ваг%. Титану та 

цирконію, що входять до складу імплантату в досліджуваних ділянках 

виявлено не було. Вміст алюмінію становить відповідно 0,8±0,2 ваг% та 

0,4±0,1 ваг%, що достовірно не відрізняється від контролю.  

 

Рисунок 4.54 - Вміст кальцію та фосфору та складових елементів 

імплантату в різних ділянках стегнової кістки кроля через місяць після 

імплантації β (Ti-Zr) сплаву з гідроксиапатитним покриттям. 

 

Як і у попередній експериментальній серії з використанням титан-

цирконієвого без покриття гідроксиапатитом, в даній серії відбувається 
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зменшення числа твердості кісткової тканини в периімплантаційній зоні (рис. 

4.55). Проте значення мікротвердості є найвищим у порівнянні з іншими 

серіями експерименту та складає 153,4±1,8 кгс/мм2 (p=0.04). Зменшення 

активності процесів ремоделювання обумовлює незначні зміни числа 

твердості кісткової тканини діафізу та проксимального епіфізу у порівнянні з 

інтактними. При цьому показник мікротвердості є достовірно вищим за 

контроль та складає відповідно 271,2±3,6 кгс/мм2 (p=0.014) та 199,4±8,1 

кгс/мм2 (p=0.047).  

 

 

Рисунок 4.55 - Показник мікротвердості різних ділянок стегнової кістки 

кроля через місяць після імплантації β (Ti-Zr) сплаву з гідроксиапатитним 

покриттям. 

Через 3 місяці після операції навколо імплантату утворюється 

повноцінна кісткова тканина, яка складається з типових трабекул. На 

поверхні останніх помітні лінії склеювання, як наслідок активних процесів 

ремоделювання. Мозаїчність забарвлення візуалізується лише на поверхні 

трабекул, що розташовані навколо простезу, що свідчить про рівномірність 

кальцифікації основної маси кісткової тканини дистального епіфізу. В 

периімплантаційній зоні відмічається наявність поодиноких одиниць 

ремоделювання ,кількість яких достовірно менша за контрольні показники. 
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Зазначені зміни свідчать про завершення активної фази ремоделювання 

кістки в термін до 3-х місяців після операції. 

В діафізі та проксимальному епіфізі ми не спостерігали наявності 

морфологічних змін. 

Морфометрія гістологічних препаратів свідчить про завершення 

ремоделювання кістки (рис. 4.56). Щільність остеобластів в 

периімплантаційній зоні знаходиться на рівні 15,8±0,2 клітин на мм2, що 

достовірно менше за контроль, проте все ще перевищує показники інтактних 

тварин. В діафізі та проксимальному епіфізі кількість активних клітин 

кісткової тканини зменшується у порівнянні з попереднім терміном 

спостереження та становить відповідно 8,0±0,33 (p=0.008) та 12,6±0,29 клітин 

на мм2 (p=0.044). Кількість остеоцитів становить від 7,1±0,2 клітин на мм2 в 

діафізі до 8,7±0,42 клітин на мм2 – в дистальному епіфізі, що відповідає 

даним контрольної серії.  

 

 

Рисунок 4.56 - Показники морфометрії різних ділянок стегнової кістки 

кролів через 3 місяці після імплантації β (Ti-Zr) сплаву з гідроксиапатитним 

покриттям. 
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Кількість одиниць ремоделювання достовірно зменшується у 

порівнянні з попереднім терміном спостереження в дистальному та 

проксимальному епіфізі і є сталою в кістковій речовині діафізу. При цьому, 

щільність кісткових багатоклітинних одиниць в периімплантаційній зоні є 

достовірно меншою у порівнянні з контролем. Ширина кісткових одиниць 

ремоделювання та показники морфометрії діафізу та епіфізів достовірно не 

відрізняється від контролю. 

Растрова електронна мікроскопія виявила формування пластинчастої 

кісткової тканини навколо імплантату складу β (Ti-Zr). Останній щільно 

фіксований всередині кісткової тканини, помітні чисельні зв’язки між 

імплантатом та кісткою. Щільна фіксація обумовлює менш виражений вплив 

імплантату на оточуючі тканини, зменшення втрати кісткової тканини, та як 

наслідок – відсутність післяімплантаційних ускладнень. В діафізі та 

проксимальному епіфізі ми не виявили суттєвих відмінностей будови 

тканини від контрольної та інтактної серії тварин. Характерною особливістю 

є відсутність мікротріщин, що можливо є свідченням відсутності ефекту 

стресового зміщення при імплантації низькомодульного титин-цирконієвого 

сплаву. 

Зменшення активності ремоделювання кістки обумовлює відсутність 

втрати основних елементів – кальцію та фосфору (рис. 4.57). Їх кількість 

суттєво зростає в тканині периімплантаційної зони – до 34,7±0,62 ваг% та 

22,1±0,37 ваг% відповідно. В діафізі та проксимальному епіфізі вміст 

кальцію та фосфору майже не змінюється у порівнянні з попереднім 

терміном спостереження та становить відповідно 36,5±1,33 ваг% та 23,8±0,49 

ваг% і 37,2±0,56 ваг% та 21,8±0,99 ваг%. Рівень титану в периімплантаційній 

зоні зростає до 0,4±0,11 ваг%, з’являється цирконій у концентрації 0,3±0,09 

ваг%. Зазначені елементи повністю відсутні в діафізі та проксимальному 

епіфізі, на відміну від тварин попередньої серії у яких метали визначались з 

3-го місяця спостереження. Таким чином, стимуляція утворення кісткової 
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тканини та зменшення активності процесів ремоделювання запобігають 

ерозії імплантату та міграції його складових.   

 

Рисунок 4.57 - Вміст кальцію та фосфору та складових елементів 

імплантату в різних ділянках стегнової кістки кроля через 3 місяці після 

імплантації β (Ti-Zr) сплаву з гідроксиапатитним покриттям. 

 

Число твердості кісткової тканини в периімплантаційній зоні зростає 

до 185,9±2,5 кгс/мм2, що є значно перевищує контроль, проте є дещо меншим 

за показники інтактних тварин. Мікротвердість речовини діафізу становить 

283,9±4,5 кгс/мм2, що відповідає інтактним показникам, проксимального 

епіфізу – 193,6±7,2 кгс/мм2, що незначно відрізняється від норми. 

Через 6 місяців після операції периімплантаційна зона представлена 

типовою губчастою речовиною звичайної будови. Кісткові трабекули без 

ознак активного ремоделювання, інтенсивно та рівномірно забарвлені. В 

міжтрабекулярних просторах розміщений червоний кістковий мозок. В 

безпосередній близькості від імплантату трабекули формують більш густу 

сітку. Гістологічні препарати діафізу та проксимального епіфізу мають 

типову будову, яка відповідає інтактним тваринам. Загалом, через пів-року 
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після імплантації ми не виявили структурних особливостей в усіх 

досліджуваних ділянках кістки. 

Морфометричні дослідження також свідчать про завершення 

реможделювання на більш ранніх термінах. Кількість остеобластів відповідає 

контрольній та інтактній серіям і становить в дистальному епіфізі 12,6±0,25 

клітин на мм2, в діафізі 7,8±0,42 та в проксимальному епіфізі – 13,0±0,6 

клітин на мм2. Щільність остеоцитів становить від 6,5 ±0,71 до 7,5±0,5 клітин 

на мм2. Щільність одиниць ремоделювання на одиницю площі кісткової 

тканини відповідає контролю та інтактним тваринам і становить підповідно 

ділянок дослідження 4,9±0,3, 2,3±0,15 та 4,2±0,52 од/мм2. Як і у попередній 

термін спостереження, ширина одиниць ремоделювання, поперечні розміри 

остеонів і їх каналів та товщина трабекул відповідають даним контролю. 

Растрова електронна мікроскопія ділянок стегнової кістки через 6 

місяців після операції не відрізняється від результатів попереднього терміну 

спостереження. Імплантат щільно зв’язаний з новоутвореною кістковою 

тканиною, в губчастій речовині діафізу та проксимальному епіфізі відсутні 

мікротріщини та мікропереломи кісткових трабекул та пластинок. 

Енергодисперсійний аналіз показав деяке зростання вмісту кальцію та 

фосфору у порівнянні з попереднім терміном, що свідчить про подальшу 

кальцифікацію тканини досліджуваних ділянок. Вміст елементів не 

відрізняється від контролю та показників інтактних тварин (рис 4.58). Рівень 

кальцію при цьому становить в дистальному та проксимальному епіфізі 

37,2±1,4 ваг% та 38,5±0,76 ваг%, в діафізі – 38,9±1,5 ваг%, вміст фосфору – 

23,8±0,46 ваг%, 24,2±0,71 ваг% та 24,1±1,2 ваг% відповідно. Титан та 

цирконій, що входять до складу імплантату визначається лише в тканині 

периімплантаційної зони в концентраціях 0,6±0,12 ваг% та 0,2±0,06 ваг%, що 

не перевищує дані попереднього терміну спостереження. 

Мікротвердість кісткової тканини становить в діафізі 281,7±3,6 кгс/мм2, 

в дистальному та проксимальному епіфізі – 191,5±2,7 та 209,4±9,2 ваг% 

відповідно. Достовірна різниця з показниками інтактних тварин 
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спостерігається лише для периімплантаційної зони (рис. 4.59). Проте число 

твердості в даній ділянці через пів-року після імплантації β (Ti-Zr) сплаву з 

гідроксиапатитним покриттям є найвишим у порівнянні з іншими 

експериментальними серіями. 

 

Рисунок 4.58 - Вміст кальцію та фосфору та складових елементів 

імплантату в різних ділянках стегнової кістки кроля через 6 місяців після 

імплантації β (Ti-Zr) сплаву з гідроксиапатитним покриттям. 

 

Рисунок 4.59 - Показник мікротвердості різних ділянок стегнової кістки 

кроля через 6 місяців після імплантації β (Ti-Zr) сплаву з гідроксиапатитним 

покриттям. 
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Таким чином, формування шару гідроксиапатиту на поверхні β (Ti-Zr) 

сплаву призводить до стимуляції адгезії остеобластів на поверхні простезу та 

формування кісткової тканини навколо імплантату. Враховуючи низький 

модуль пружності простезу та його задовільну фіксацію всередині кістки, 

процеси ремоделювання віддалених ділянок є менш інтенсивними ніж у 

інших експериментальних серій. Зазначені особливості обумовлюють 

мінімальні зміни будови, хімічного складу та мікротвердості кісткової 

тканини у віддалені терміни після імплантації.  
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РОЗДІЛ 5 

ОБГОВОРЕННЯ РЕЗУЛЬТАТІВ ДОСЛІДЖЕННЯ. 

 

 Головним фактором успішної імплантації є оптимальна остеоінтеграція 

простезу та збереження якості кісткової тканини у віддалений термін після 

введення простезу. Термін «остеоінтеграція» вперше був запропонований 

датським ортопедом Per-Ingvar Branemark у 1950 році для визначення 

процесів взаємодії металевого імплантату з оточуючою кістковою тканиною 

[131]. Успішна остеоінтеграція залежить як від якості кісткової тканини, 

зокрема наявності остеопорозу, вікових змін, хвороб опорно-рухового 

апарату тощо, так і від якості і виду імплантату [140, 141, 163]. У процесі 

використання «класичних» матеріалів, зокрема оксиду титану та його сплавів 

було доведено, що навіть через 17 років, відсоток контакту з кісткою не 

досягає 70% [107]. Відсоток ускладнень при використанні титанових сплавів 

досягаю 20% та зростає зі збільшенням терміну експлуатації імплантату 

[109].  

 Для вирішення проблеми покращення взаємодії імплантату з кісткою 

на сьогодні запропоновані чисельні модифікації, зокрема зміна морфології та 

складу поверхні матеріалу для збільшення адгезії остеогенних клітин та їх 

проліферації. Для цього використовують покриття імплантату 

гідроксиапатитом, формування нано- та мікроструктурованої поверхні тощо 

[97, 111] . Чисельні дослідження довели перевагу модифікованих імплантатів 

та зменшення ускладнень при їх використанні [117, 165].  

Окремою проблемою є розвиток ефекту стресового зміщення в 

наслідок невідповідності модуля пружності кісткової тканини (до 30 Гпа) та 

традиційних імплантатів (від 100  ГПа) [40]. В результаті тривалого 

використання відбувається перерозподіл навантаження навколо імплантату 

за розвиток ремоделювання кісткової тканини з виникненням змін, 

характерних для остеопорозу в результаті чого може бути порушена 

стабільність простезу [4, 41]. Для вирішення цього питання створений низько 
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модульний сплав β-(Ti-Zr) з модулем пружності до 47 ГПа, що потенційно 

може зменшити розвиток ефекту стресового зміщення [7]. 

Іншою проблемою тривалого використання імплантів є їх корозія з 

вивільненням металів та їх інтеграціїю у метаболізм кісткової тканини. 

Корозія імплантатів виникає в результаті взаємодії продуктів кісткових 

клітин з поверхнею простезу, зокрема кислотна ерозія при вивільненні кислої 

фосфатази остеокластами [6, 65] . 

Не зважаючи на чисельні експериментальні та клінічні дослідження 

змін кісткової тканини в периімплантаційній зоні при використанні 

імплантатів різного складу, зміни віддалених ділянок кістки майже не 

вивчались [5, 8, 60, 72]. 

Тому, для вивчення будови, механічних властивостей та хімічного 

складу кісткової тканини стегнової кістки після імплантації матеріалів 

різного складу нами був проведений експеримент на 95 кролях породи 

«шиншила» віком 4-5 місяців з початковою масою 3,5±0,3 кг. Тварини були 

поділені на 7 серій – інтактна, контроль та 5 експериментальних серій. 

Контрольній серії кролів наносили дефект у проксимальному відділі 

стегнової кістки (на межі діафізу та дистального епіфізу) діаметром 3,5 мм. 

Таким чином, дана група тварин використовувалась в якості негативного 

контролю для вивчення факту травми кістки на морфо-функціональні 

особливості кісти та порівняння їх з експериментальними групами. 

Особинам 3 – 7 серії під наркозом (кетамін 7 мг/кг та тіопентал 10 

мг/кг) проводилась операція з постановки зубного імплантату в 

проксимальний відділ стегнової кістки з навантаженням на імплантат від 30 

до 35 Н. В експериментальній серії використовували імплантати наступного 

складу: Титановий сплав ВТ-6 (TiVT6); Цирконієвий сплав КТЦ-125; 

Цирконієвий сплав КТЦ-125 з гідроксиапатитним покриттям; β (Ti-Zr) сплав; 

β (Ti-Zr) сплав з гідроксиапатитним покриттям (β (Ti-Zr)-ГА).  

Тварин всіх груп виводили з експерименту шляхом передозування 

наркозу у терміни 1, 3 та 6 місяців після операції з метою визначення морфо- 
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функціональних змін кісткової тканини в ранній та пізній післяопераційний 

періоди. Тваринам виділяли травмовану стегнову кістку, відсепаровували 

м’язи та інші м’які тканини та видаляли імплантат. Для дослідження брали 

три ділянки кістки: проксимальний епіфіз для виявлення змін в 

периімплантаційній зоні, середину діафізу та дистальний епіфіз для 

визначення змін віддалених ділянок органу на імплантацію матеріалу. 

Для вивчення особливостей росту, будови, хімічного складу та 

мікротвердості кісткової тканини використовували методи остеометрії, 

гістології, гістоморфометрії, визначення мікротвердості та статистичну 

обробку цифрових даних. 

Дірчастий дефект в дистальному відділі кістки не призводить до 

порушення росту органу в усі терміни спостереження. При цьому 

відмічається зростання ширини дистального епіфізу через місяць 

спостереження, що є проявом періостальної реакції та формування кісткового 

мозолю. У подальшому відбувається зменшення значення показника 

поперечного росту.  

Як видно з графіку (Рис. 5.1), імплантація металевих сплавів 

призводить до достовірного росту показника ширини дистального епіфізу у 

порівнянні з контролем. При цьому в процесі експлуатації простезу не 

відбувається зменшення ширини дистального відділу кістки. Помітно, що 

введення класичного титанового сплаву викликає найбільш виражену 

реакцію, проте різниця між видами імплантатів є недостовірною. Звертає 

також увагу те, що найменші зміни відбуваються при введені цирконієвого 

сплаву КТЦ та КТЦ з гідроксиапатитом.  

Таким чином, періостальна реакція є універсальною відповіддю на 

імплантацію металевих сплавів і обумовлена гіперутворенням кісткового 

матриксу. Постійні механічні стимули від імплантату передаються на клітини 

окістя, зокрема остеобласти та через канальцеві-лакунарну систему – до 

остеоцитів [45, 58]. Останні активізують процеси ремоделювання кістки з 

утворенням надлишкової кількості міжклітинного матриксу [14, 69]. 
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Рисунок 5.1 Динаміка змін ширини дистального епіфізу стегнових 

кісток тварин контрольної та експериментальної серії в різні терміни 

спостереження. 

 

Через місяць після нанесення дірчастого дефекту відбувається його 

заповнення пластинчастою кісткової тканиною, яка формує трабекули 

губчастої кістки. Трабекули знаходяться на стадії перебудови, яка 

завершується через 3-6 місяців після травми. При цьому відбувається 

активізація процесів ремоделювання всієї кістки, що обумовлено з одного 

боку іммобілізацією кінцівки, а з іншого – наявними біохімічними 

стимулами, які продукуються в процесі формування кісткової тканини в 

дефекті [18, 93]. При цьому відбувається зростання кількості одиниць 

ремоделювання як в діафізі, так і в проксимальному епіфізі – найбільш 

віддаленій ділянці від травми. Через 3 місяці спостерігається зменшення 

активності процесів ремоделювання і через півроку стегнова кістка 

морфологічно не відрізняється від інтактної. 

Через місяць після імплантації металевих простезів без 

гідроксиапатитного покриття відбувається формування грубоволокнистої 

кісткової тканини, а також сполучної тканини, що забезпечує розмежування в 
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системі імплантат-кістка. Навколо імплантатів складу TiVT6 та КТЦ-125 

спостерігається наявність значної кількості сполучної тканини, тоді як 

навколо β (Ti-Zr) – лише її залишки. Кісткова речовина дистального епіфізу 

навколо імплантатів зазнає масивної перебудови з витонченням кісткових 

трабекул. Найбільш помітні зміни характеризуються при імплантації TiVT6, 

найменші – при введенні β (Ti-Zr) сплаву.  

Одночасно з перебудовою периімплантаційної зони відбуваються зміни 

гістологічної будови діафізу та проксимального епіфізу, що 

характеризуються активацією процесів ремоделювання з переважанням 

резорбції. Основний механізм активації ремоделювання – це наявність 

металевого імплантату, який створює градієнт еластичності, що спричиняє до 

утворення механічних сигналів через лакунарну систему остеоцитів [96, 128]. 

Навіть через 6 місяців після операції при імплантації сплавів TiVT6 та 

КТЦ-125 спостерігаються структурні зміни кісткової тканини діафізу та 

проксимального епіфізу. В дистальному епіфізі відмічається втрата кісткової 

тканини, що нагадує остеопоротичні зміни і може бути причиною втрати 

імплантату та розвитку ускладнень.  

Імплантація сплавів з гідроксиапатитним покриттям створює 

сприятливі умови для адгезії та проліферації остеобластів, що доведено 

чисельними in-vitro та in-vivo дослідженнями [131, 134, 139, 169, 175]. Через 

місяць після операції відмічається формування кісткової речовини навколо 

імплантатів, що забезпечує щільну фіксацію простезу та запобігання його 

гіпермобільності. Це зменшує кількість та інтенсивність механічних сигналів 

та як наслідок зменшення перебудови віддалених ділянок кістки. При цьому, 

при використанні назькомодульного β (Ti-Zr) сплаву змін будови діафізу та 

проксимального епіфізу не спостерігається вже через 3 місяці після операції. 

Зважаючи на значну роль в процесах перебудови кістки саме 

ремоделювання [171], для кількісної оцінки процесу ми використовували 

показник кількості одиниць ремоделювання на 1 мм2. Як видно з діаграми 

(рис. 5.2), після нанесення травми відбувається суттєве зростання кількості 
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багатоклітинних кісткових одиниць в зоні регенерату дистального епіфізу. 

Через 3 місяці спостерігається зменшення їх кількості, проте відсутність 

різниці з інтактними тваринами можна констатувати лише через 6 місяців 

після травми. Введення імплантату призводить до більш активного 

ремоделювання кісткової речовини дистального епіфізу, про що свідчить 

достовірне зростання кількості одиниць ремоделювання. При цьому 

найбільші зміни спостерігаються при введені імплантатів складу TiVT6 та 

КТЦ-125. Покриття імплантату складу КТЦ-125 гідроксиапатитом не 

призводить до зменшення кількості одиниць ремоделювання в усі терміни 

спостереження. При цьому в серії тварин з використанням сплаву β (Ti-Zr) з 

гідроксиапатитом відбувається суттєве та достовірне зменшення кількості 

багатоклітинних кісткових одиниць вже через 3 місяці спостереження.  

 

Рисунок 5.2 Динаміка змін кількості одиниць ремоделювання в 

дистальному епіфізі стегнових кісток тварин інтактної, контрольної та 

експериментальної серії в різні терміни спостереження. 

 

В проксимальному епіфізі кількість одиниць ремоделювання в контролі 

перевищує дані інтактних тварин лише в перший місяць спостереження, що 

свідчить про короткострокові зміни метаболізму органу при травмі. 

Імплантація сплаву TiVT6 призводить до значного зростання кількості 

одиниць ремоделювання через місяць та їх збільшення через 3 місяці і деяке 
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зменшення їх кількості лише через півроку. При цьому спостерігається 

достовірна різниця як з контролем, так і з показниками інтактних тварин. 

Всіх інших експериментальних серіях максимальне зростання кількості 

одиниць ремоделювання спостерігається через 1 місяць після операції, а у 

тварин з імплантованими сплавами β (Ti-Zr) та β (Ti-Zr)-ГА відсутня різниця 

з контролем вже через 3 місяці (рис. 5.3). 

 

Рисунок 5.3 Динаміка змін кількості одиниць ремоделювання в 

проксимальному епіфізі стегнових кісток тварин інтактної, контрольної та 

експериментальної серії в різні терміни спостереження. 

 

Кількість конусів ремоделювання в діафізі тварин контрольної серії 

перевищує інтактні показники через 1 та 3 місяці спостереження. Це 

обумовлено більш тривалим циклом ремоделювання кортикальної кістки у 

порівнянні з губчастою речовиною діафізу [188]. Більш тривала фаза 

ремоделювання компактної речовини діафізу обумовлює достовірні зміни в 

терміни 1 та 3 місяці після імплантації в усіх експериментальних серіях. 

Звертає на себе увагу, що матеріали, які вкриті гідроксиапатитом, 

викликають меншу відповідь з боку компактної речовини діафізу (рис. 5.3). 

При імплантації сплаву β (Ti-Zr) та β (Ti-Zr) з ГА через 6 місяців 

спостереження не спостерігається різниці з інтактними та контрольними 

тваринами. Низький модуль пружності сплаву та адекватна клітинна 
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відповідь в процесі остеоінтеграції забезпечують мінімальний вплив сплаву 

на будову і функцію кісткової тканини травмованого органу.   

 

Рисунок 5.4 Динаміка змін кількості одиниць ремоделювання в діафізі 

стегнових кісток тварин інтактної, контрольної та експериментальної серії в 

різні терміни спостереження. 

 

Растрова електронна мікроскопія ділянок стегнової кістки в різні 

терміни після формування дірчастого дефекту також свідчить про 

активізацію процесів ремоделювання, що виявляється у витонченні трабекул 

губчастої речовини, втрата кальцію та фосфору як в зоні дефекту, так і на 

віддалених ділянках. Через 6 місяців після травми відбувається відновлення 

будови та хімічного складу всіх досліджуваних ділянках. Подібні результати 

бути отримані на різних тваринних моделях, таких як щурі та собаки. Проте, 

за даними деяких авторів у деяких випадках фаза закінчення ремоделювання 

кісткової тканини може тривати до 1,5 року у великих тварин, таких як 

собаки [180]. У людини повне відновлення будови та функції тканини після 

травми залежить від вихідного стану кістки, фізичної активності, виду 

перелому та супутніх захворювань та триває від 6 до 24 місяців [181, 186]. 

Растрова електронна мікроскопія периімплантаційної зони свідчить про 

формування немінералізованої сполучнотканинної капсули навколо сплавів 

TiVT6 та КТЦ-125 через місяць після травми. Навколо сплаву КТЦ-125 з ГА 
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спостерігається лише залишок сполучної тканини та формування 

грубоволокнистої низькомінералізованої кісткової тканини навколо 

імплантату. Імплантація чистого низькомодульного титан-цирконієвого 

сплаву та з гідроксиапатитним покриттям стимулює розвиток кісткової 

тканини навколо простезу в ранні терміни після травми. 

Характерною морфологічною особливістю периімплантаційної зони та 

віддалених ділянок кістки після імплантації металевих простезів є 

формування мікротріщин та мікропереломів. Мікротріщина визначається як 

дефект кісткової тканини в межах трабекули губчастої речовини чи 

пластинки компактної кістки. Розповсюдження дефекту за межі даних 

анатомічних утворень характеризується як мікроперелом і свідчить про 

глибокі порушення функції кістки. В нормі, механізми ремоделювання 

компенсують розвиток мікроструктурних дефектів, проте в умовах 

надлишкового навантаження або порушення процесів відновлення кісткового 

матриксу відбувається розвиток мікропереломів [127, 164]. Критична 

кількість мікроструктурних дефектів кістки може призвести до повноцінного 

перелому навіть при допороговому навантаженні [126]. Імплантація 

високомодульних сплавів утворює градієнт міцності в системі імплантат-

кістка, що призводить до утворення значної кількості мікротріщин та 

подальших руйнування кісткової тканини [111]. Нестабільність імплантату 

підсилює даний ефект [108]. 

В нашому експерименті спостерігається розвиток мікротріщин вже 

через місяць після імплантації сплаву TiVT6, який має найбільший модуль 

пружності. При імплантації сплаву КТЦ-125 утворення мікроструктурних 

дефектів відбувається на 3-му місяці після операції, що свідчить про більшу 

відповідність механічних параметрів сплаву кістковій тканині. Застосування 

гідроксиапатитного покриття створює умови для формування кісткової 

тканини навколо простезу і як наслідок цього – кращу фіксацію імплантату. 

Це зменшує кількість та інтенсивність механічних сигналів в процесі 

навантаження кінцівки і зменшує активність ремоделювання у порівнянні з 



132 
 

«чистими» сплавами. Не зважаючи на це, ефект стресового зміщення 

присутній і при використанні гідроксиапатитного покриття сплаву КТЦ, що 

виявляється у формуванні мікротріщин трабекул та кісткових пластинок 

навіть у віддалених ділянках кістки. 

β (Ti-Zr), на відміну від попередніх має найменший модуль пружності, 

який наближається до кісткової тканини. Тому імплантація даного сплаву 

призводить лише до появи мікротріщин в периімплантаційній зоні через 

півроку після операції. Нанесення гідроксиапатитного покриття покращує 

інтеграцію імплантату та зменшує кількість мікротріщин, які візуалізуються 

лише в деяких препаратах в периімплантаційній зоні. 

Растрова електронна мікроскопія виявила зменшення кальцію та 

фосфору в усіх ділянках стегнової кістки після формування дірчастого 

дефекту. Як видно з малюнка 5.5, найбільші зміни спостерігаються в 

дистальному епіфізі за рахунок утворення нової кісткової тканини. Остання 

має меншу ступінь мінералізації, яка досягає рівня інтактних тварин лише 

через півроку. В інших відділах кістки різниця з інтактним  тваринами є 

менш значимою.  

При імплантації металевих простезів відбувається достовірне 

зменшення вмісту кальцію в усіх серіях. При цьому рівень фосфору майже не 

змінюється. Найбільш значиме зменшення основного елементу кісткової 

тканин відбувається в периімплантаційній зоні, найменше – в 

проксимальному епіфізі. Рівень зменшення вмісту кальцію є майже 

однаковим в усіх експериментальних серіях. Проте, при використанні 

простезів з гідроксиапатитним покриттям частка втраченого кальцію є 

меншою у порівнянні з непокритими імплантатами. 
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Рисунок 5.5 Вміст кальцію та фосфору в діафізі (А), дистальному (В) та 

проксимальному (С) епіфізах стегнових кісток тварин інтактної, контрольної 

та експериментальної серії через місяць спостереження. 

 

Через 3 та 6 місяців відбувається відновлення рівню основних 

елементів кістки, проте в периімплантаційній зоні навколо сплавів TiVT6 та 

КТЦ-125 спостерігається їх частковий дефіцит. Гістологічні дані свідчать про 

наявність активного ремоделювання в зоні навколо даних імплантатів, що 

може бути призводити до дефіциту кальцію та фосфору. 

Іншим механізмом зменшення кількості кальцію є його заміщення на 

іони металів, які входять до складу імплантатів. В експерименті доведено, що 

починаючи з першого місяця спостереження відмічається поява титану, 

ванадію, ніобію та цирконію, які входять до складу імплантатів. Вивільнення 
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металів, за даними літератури відбувається за рахунок процесів 

електрохімічного розчинення та механічного зносу [92, 109]. Перший процес 

відбувається за рахунок контакту поверхні сплаву з іонами водню та 

ферментами, які вивільняються кістковими клітинами [83]. Знос імплантату 

можливий за умов його недостатньої фіксації та розвитку гіпермобільності 

[89]. Найбільший відсоток вивільнення металів фіксується при імплантації 

сплаву TiVT6 та КТЦ-125. При цьому в різних концентрація іони металів 

фіксуються як в периімплантаційній зоні, так і у віддалених ділянках кістки, 

що свідчить про їх міграцію в процесі перебудови кісткового матриксу.  

Покриття сплаву КТЦ-125 гідроксиапатитом призводить до зменшення 

його корозії та вивільнення іонів цирконію та ніобію в оточуючі тканини. β 

(Ti-Zr) сплав є стійкий до корозії і кількість іонів металів в оточуючих 

тканинах є мінімальною, а використання гідроксиапатитного покриття 

створює додатковий бар’єр, який попереджає ранню ерозію сплаву. 

Активне ремоделювання кісткової тканини в при травмі органу 

призводить до зменшення числа твердості, що є одним з інтегративних 

показників якості кісткової тканини. Через місяць після травми відбувається 

зменшення числа твердості в дистальному епіфізі за рахунок утворення нової 

низькомінералізованої тканини, яка заповнює зону дефекту. Проте, 

мікротвердість зменшується і у віддалених ділянках – в середині діафізу та 

проксимальному епіфізі. Таким чином, якість кісткової тканини після 

нанесення дірчастого дефекту дещо зменшується за рахунок активної 

перебудови з переважанням резорбції. Через 3 та 6 місяців відбувається 

повне відновлення числа твердості в усіх досліджуваних ділянках (рис. 5.6).  

Через місяць після імплантації металевих простезів спостерігається 

зменшення числа твердості кісткової тканин, особливо в периімплантаційній 

зоні. За рахунок зменшення ефекту стресового зміщення при використанні 

гідроксиапатитного покриття та використання низькомодульного сплаву 

число твердості кістки в діафізі в 5 та 7 серії експерименту не зменшується. 

Через 3 та 6 місяців спостерігається поступове відновлення якості кісткової 
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тканини, проте відновлення числа твердості в усіх ділянках кістки 

спостерігається лише при імплантації сплаву β (Ti-Zr) та β (Ti-Zr) з 

гідроксиапатитним покриттям. 
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Рисунок 5.6 Число твердості кісткової тканини тварин інтактної, 

контрольної та експериментальної серії через в різні терміни спостереження. 

 

Таким чином, імплантація металевих простезів в дистальний відділ 

стегнової кістки призводить до розвитку периостальної реакції, яка 

обумовлює зміну формоутворення органу та розвитку реакцій, які призводять 

до зміни метаболізму кісткової тканини. За умов застосування титанових та 

цирконієвих імплантатів відбувається їх інкапсуляція, що може призвести до 

гіпермобільності і наступної втрати простезу. Застосування 

гідроксиапатитного покриття активізує формування кісткової тканини 

навколо імплантату, що свідчить про оптимізацію процесів остеоінтеграції. 
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Високий модуль пружності «класичних» імплантатів призводить до розвитку 

ефекту стресового зміщення і як наслідок – до порушення мікроструктури 

кісткової тканини у вигляді мікротріщин та мікропереломів і зменшення 

числа твердості кісткової тканини. Імплантація низькомодульного сплаву β 

(Ti-Zr) та його модифікація гідроксиапатитом запобігає утворенню 

мікротріщин та втраті якості кісткової тканини. 
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ВИСНОВКИ 

 

У дисертації наведене нове вирішення актуальної медико-біологічної 

задачі − визначення особливостей будови, біомеханічних параметрів та 

хімічного складу довгої трубчастої кістки за умов імплантації металевих 

сплавів різного хімічного складу та з гідроксиапатитним покриттям.  

 

1. Травма кістки спричиняє активацію механізмів, які направлені на 

відновлення втраченої тканини. Заміщення дефекту кістковою 

тканиною відбувається в перший місяць після травми, проте якість 

нової тканини є суттєво нижчою за інтактну кістку, що виявляється 

в витоншенні трабекул губчастої речовини  до 28,98% (р=0.008) 

зменшенні кількості кальцію до 21,38% (р=0.041)  та фосфору до 

23,48% (р=0.003) і зниженні мікротвердості на 44,28% (р≤0.001). 

Травма дистального відділу стегнової кістки супроводжується 

активацією процесів ремоделювання усього органу, що також 

призводить до зниження рівню основних елементів та числа 

твердості навіть у віддалених ділянках кістки. Відновлення будови, 

хімічного складу кістки та числа твердості відбувається лише через 

6 місяців після нанесення травми. 

2. Імплантація в дистальний епіфіз сплаву TiVT6 призводить до 

утворення грубоволокнистої кісткової тканини навколо простезу, 

формування поодиноких ділянок сполучної тканини та активації 

процесів ремоделювання як в периімплантаційній зоні, так на 

віддаленні. Активність перебудови кістки зберігається в усі терміни 

спостереження та призводить до зменшення кількості кальцію до 

35,89% (р=0.02) та фосфору до 24,58% (р=0.017) на поверхні кістки 

а також та зниженню числа твердості до 23,7 % (р=0.03) через 3 

місяці спостереження. Через 3 та 6 місяців після імплантації 

спостерігається наявність ознак ефекту стресового зміщення у 
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вигляді мікротріщин та мікропереломів в усіх досліджуваних 

ділянках. 

3. Введення простезу зі сплаву КТЦ-125 також призводить до 

формування поодиноких ділянок сполучної тканини, що дозволяє 

стверджувати про єдиний механізм реакції кісткової тканини на 

введення металевих імплантатів. Не зважаючи на формування 

трабекул пластинчастої кісткової тканини через 3 місяці після 

операції навколо імплантату, в стегновій кістці спостерігається 

наявність мікротріщин та мікропереломів і зменшення числа 

твердості навіть через 6 місяців спостереження від 14,06% (р=0.023) 

до 16,81% (р=0.04) в залежності від ділянки кістки. 

4. Імплантація в дистальний епіфіз сплаву β-(Ti-Zr), який має низький 

модуль пружності та стійкий оксидний шар, призводить до 

формування щільного шару кісткової тканини навколо простезу, що 

підвищує якість його інтеграції. Зменшення градієнту міцності в 

системі «імплантат-кісткова тканина» призводить до розвитку 

мінімальних змін структури, хімічного складу та біомеханічних 

параметрів кістки в усі терміни спостереження.  

5. Використання гідроксиапатиту в якості покриття металевих 

імплантатів створює оптимальні умови для адгезії клітин на 

поверхні простезу та стимулює розвиток кісткової тканини, що 

забезпечує його оптимальну фіксацію. Оптимізація процесів 

остеоінтеграції призводить до зниження активності процесів 

ремоделювання, зокрема зменшення кількості одиниць 

ремоделювання до 3,3±0,1 (р=0.042) у порівнянні зі сплавами без 

покриття, попереджує втрату кальцію та зниження мікротвердості. 

Гіроксиапатитне покриття β-(Ti-Zr) сплаву забезпечує відсутність 

ефекту стресового зміщення та розвиток мікроушкоджень кісткової 

тканини. 
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6. Елементний склад кістки при імплантації металевих простезів 

характеризується втратою кальцію та фосфору в усіх відділах 

кістки. Найбільша різниця з контролем спостерігається при 

імплантації  сплаву TiVT6 – до 35,89% (р=0.0082) та 24,58% 

(р=0.017) відповідно та зберігається до кінця спостереження. 

Активація кісткових клітин навколо імплантату призводить до його 

електрохімічної ерозії з вивільненням іонів, які виявляються як в 

периімплантаційній зоні, так і у віддалених ділянках кістки у 

кількості від 0,4 до 2,7 ваг%. Покриття імплантату гідроксиапатитом 

зменшує втрати кальцію до 7,5% (р=0.045) та знижує вивільнення 

складових елементів імплантату у навколишні тканини і їх міграцію 

у віддалені ділянки органу. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



140 
 

ПРАКТИЧНІ РЕКОМЕНДАЦІЇ 

1. Отримані експериментальні дані доповнюють та узагальнюють 

знання з питань росту, будови, хімічного складу та біомеханіки 

інтактної та травмованої кістки і можуть бути використані при 

вивченні відповідних розділів анатомії, гістології, травматології та 

ортопедії, стоматології. 

2. Виявлені особливості перебудови кісткової тканини при імплантації 

металевих простезів можуть бути використані як морфологічна 

основа вибору типу імплантату в клініках стоматології,  

протезування та щелепно-лицевої хірургії. 

3. Дані, щодо мінімальних змін при застосуванні β-(Ti-Zr) сплаву 

можуть бути використані при розробці дентальних імплантатів з 

низьким модулем пружності для запобігання ефекту стресового 

зміщення та зменшення відсотку пізніх післяопераційних 

ускладнень. 
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Таблиця 1 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатів остеометрії стегнових 

кісток тварин інтактної та контрольної серії 

 Показник 

Серія 

тварин 
Довжина 

Ширина  

проксималь-

ного епіфізу 

Ширина 

дистального 

епіфізу 

Ширина 

діафізу 

Інтактні 82,4±2,7 15,7±1,3 13,3±0,4 6,3±0,5 

Контроль 

1 місяць 
83,1±1,6 15,5±0,9 

14,7±0,2* 

р=0,038 
6,23±0,6 

Контроль 

3 місяці 
86,2±2,8 15,8±0,5 

14,3±0,3* 

р=0,047 
6,74±0,4 

Контроль 

6 місіців 
88,3±3,4 16,1±0,4 

14,8±0,6* 

р=0,04 
6,84±0,5 

* - достовірність різниці у порівнянні з інтактними тваринами (р≤0,05). Для показників, 

які мають достовірну відмінність наведене точне значення «р». 

 

 

Таблиця 2 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатів остеометрії стегнових 

кісток тварин в різні терміни після імплантаціїтитанового сплаву ВТ-6. 

 Показник 

Термін 

після 

імплантації 

Довжина 

Ширина 

проксималь-

ного епіфізу 

Ширина 

дистального 

епіфізу 

Ширина 

діафізу 

1 місяць 84,2±1,7 15,4±0,76 
15,6±0,18* 

р=0,042 
6,25±0,27 

3 місяці 85,9±0,34 15,6±0,17 
15,8±0,23* 

р=0,006 
6,44±0,44 

6 місіців 89,1±0,71 15,9±0,31 
16,2±0,16* 

р=0,029 
6,72±0,28 

* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05). Для показників, які мають 

достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 3 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатів остеометрії стегнових 

кісток тварин в різні терміни після імплантації цирконієвого сплаву КТЦ-125. 

 Показник 

Термін 

після 

імплантації 

Довжина 

Ширина 

проксималь-

ного епіфізу 

Ширина 

дистального 

епіфізу 

Ширина 

діафізу 

1 місяць 83,7±0,92 15,1±0,38 
15,2±0,62* 

р=0,031 
6,32±0,42 

3 місяці 85,4±0,55 15,8±0,23 
15,2±0,17* 

р=0,046 
6,49±0,26 

6 місіців 88,6±2,13 16,1±0,62 15,4±0,021 6,68±0,38 
* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05). Для показників, які мають 

достовірну відмінність наведене точне значення «р». 

 

 

 

Таблиця 4 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатів остеометрії стегнових 

кісток тварин в різні терміни після імплантації цирконієвого сплаву КТЦ-125 

з гідроксиапатитним покриттям. 

 Показник 

Термін 

після 

імплантації 

Довжина 

Ширина 

проксималь-

ного епіфізу 

Ширина 

дистального 

епіфізу 

Ширина 

діафізу 

1 місяць 83,2±1,15 15,4±0,61 
15,4±0,23* 

р=0,003 
6,37±0,12 

3 місяці 84,9±2,04 15,6±0,42 
15,1±0,018 

 
6,43±0,42 

6 місіців 88,9±1,76 15,9±0,81 
15,6±0,32* 

р=0,035 
6,57±0,29 

* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05). Для показників, які мають 

достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 5 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатів остеометрії стегнових 

кісток тварин в різні терміни після імплантації β (Ti-Zr) сплаву. 

 Показник 

Термін 

після 

імплантації 

Довжина 

Ширина 

проксималь-

ного епіфізу 

Ширина 

дистального 

епіфізу 

Ширина 

діафізу 

1 місяць 84,5±0,83 15,2±0,13 
15,6±0,22* 

р=0,04 
6,41±0,33 

3 місяці 85,1±1,25 15,7±0,58 
15,8±0,31* 

р=0,048 
6,43±0,18 

6 місіців 87,8±0,82 15,8±0,39 
15,9±0,28* 

р=0,024 
6,49±0,15 

* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05). Для показників, які мають 

достовірну відмінність наведене точне значення «р». 

 

 

 

Таблиця 6 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатів остеометрії стегнових 

кісток тварин в різні терміни після імплантації β (Ti-Zr) сплаву з 

гідроксиапатитним покриттям. 

 Показник 

Термін 

після 

імплантації 

Довжина 

Ширина 

проксималь-

ного епіфізу 

Ширина 

дистального 

епіфізу 

Ширина 

діафізу 

1 місяць 81,6±1,4 15,1±0,25 
15,3±0,4* 

р=0,019 
6,39±0,27 

3 місяці 84,8±0,69 15,5±0,32 
15,8±0,22* 

р=0,004 
6,41±0,34 

6 місіців 87,3±2,5 15,9±0,16 
15,9±0,41* 

р=0,022 
6,47±0,24 

* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05). Для показників, які мають 

достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 7 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатів мікротвердості кісткової 

тканини стегнових кісток тварин інтактної та контрольної серії, кгс/мм2 

 

 

 Ділянка кістки 

 

Діафіз 
Дистальний 

епіфіз 

Проксимальний 

епіфіз 

Інтактні 284,1±8,2 202,6±8,6 214,8±4,5 

Контроль 1 

місяць 

239,5±12,7* 

р=0,039 

112,9±4,8*  

р=0,0029 

192,5±7,9 

 

Контроль  3 

місяці 
291,6±17,2 

145,3±7,4* 

р=0,001 
203,4±8,1 

Контроль  6 

місяців 
296,6±23,6 219,6±16,3 

186,6±11,5* 

р=0,038 
 

* - достовірність різниці у порівнянні з інтактними тваринами (р≤0,05). Для показників, 

які мають достовірну відмінність наведене точне значення «р». 

 

Таблиця 8 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатів мікротвердості кісткової 

тканини стегнових кісток тварин в різні терміни після імплантації титанового 

сплаву ВТ-6, кгс/мм2 

 

 Ділянка кістки 

Термін після 

імплантації 
Діафіз 

Дистальний 

епіфіз 

Проксимальний 

епіфіз 

1 місяць 248,5±4,8 
154,6±2,9* 

р=0,0071 
186,6±1,8 

3 місяці 
232,9±9,2* 

р=0,0085 

153,2±5,2* 

р=0,035 
179,4±3,7 

6 місяців 
228,3±6,4* 

р=0,033 

153,7±5,8* 

р=0,009 
171,2±2,5 

 

* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05). Для показників, які мають 

достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 9 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатів мікротвердості кісткової 

тканини стегнових кісток тварин в різні терміни після імплантації сплаву 

КТЦ, кгс/мм2 

 Ділянка кістки 

Термін 

після 

імплантації 

Діафіз 
Дистальний 

епіфіз 

Проксимальний

епіфіз 

1 місяць 
251,9±12,7 

146,8±5,9* 

р=0,001 
186,5±6,8 

3 місяці 

243,8±7,8* 

р=0,021 

162,7±8,3* 

р=0,02 

181,3±11,5* 

р=0,037 

6 місяців 

254,9±15,3* 

р=0,03 

182,7±6,4* 

р=0,04 
180,4±12,8 

 

* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05). Для показників, які мають 

достовірну відмінність наведене точне значення «р». 

 

Таблиця 10 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатів мікротвердості кісткової 

тканини стегнових кісток тварин в різні терміни після імплантації сплаву 

КТЦ з гідроксиапатитним покриттям, кгс/мм2 

 

 Ділянка кістки 

Термін 

після 

імплантації 

Діафіз 
Дистальний 

епіфіз 

Проксимальний 

епіфіз 

1 місяць 
249,9±9,7 

152,4±5,8* 

р=0.04 
190,9±10,2 

3 місяці 

259,6±8,2* 

р=0,04 

173,5±6,3* 

р=0,045 

188,6±4,6* 

р=0,04 

6 місяців 
293,1±±3,8 

179,5±3,5* 

р=0,03 
195,3±5,2 

 

* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05). Для показників, які мають 

достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 11 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатів мікротвердості кісткової 

тканини стегнових кісток тварин в різні терміни після імплантації сплаву β 

(Ti-Zr), кгс/мм2 

 Ділянка кістки 

Термін 

після 

імплантації 

Діафіз 
Дистальний 

епіфіз 

Проксимальний

епіфіз 

1 місяць 
253,9±9,7 

142,0±5,3* 

р=0,005 
184,6±3,8 

3 місяці 

261,4±4,7* 

р=0,032 

173,5±2,4* 

р=0,028 

188,6±4,0* 

р=0,039 

6 місяців 
277,2±1,4 

179,5±3,7* 

р=0,042 
195,3±6,9 

 

 

* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05). Для показників, які мають 

достовірну відмінність наведене точне значення «р». 

 

Таблиця 12 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатів мікротвердості кісткової 

тканини стегнових кісток тварин в різні терміни після імплантації сплаву β 

(Ti-Zr) з гідроксиапатитним покриттям, кгс/мм2 

 Ділянка кістки 

Термін 

після 

імплантації 

Діафіз 
Дистальний 

епіфіз 

Проксимальний

епіфіз 

1 місяць 
271,2±3,6 

153,4±1,8* 

р=0,026 
199,4±8,1 

3 місяці 
283,8±4,5 

185,9±2,5* 

р=0,035 
193,6±7,2 

6 місяців 
281,7±3,6 191,5±2,7 

209,4±9,2* 

р=0,04 
 

* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05). Для показників, які мають 

достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 13 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатів морфометрії гістологічних препаратів стегнових кісток тварин 

інтактної та контрольної серії через місяць після нанесення травми 

  Ділянка кістки 

Показник 
Діафіз Дистальний епіфіз Проксимальний епіфіз 

Інтактні Контроль Інтактні Контроль Інтактні Контроль 

Остеобласти (на 

мм2) 
6,9±0,5 

13,5±1,2* 

р=0,004 
13,6±1,5 

26,3±2,1* 

р=0,03 
13,4±0,42 

18,6±0,9* 

р=0,037 

Остеоцити (на мм2) 6,3±0,4 
7,6±0,5 

р=0,02 
6,9±0,8 7,1±1,2 7,2±1,1 

8,3±0,7* 

р=0,041 

Одиниці 

ремоделювання (на 

мм2) 

2,3±0,5 
4,1±0,7* 

р=0,006 
4,2±1,1 

7,3±0,3* 

р=0,042 
4,2±1,1 

5,9±0,4* 

р=0,008 

Ширина одиниць 

ремоделювання 

(мкм) 

205,5±14,3 
264,6±21,8* 

р=0,04 
186,7±11,8 175,9±12,1 181,5±6,9 179,3±7,2 

Ширина остеонів 

(мкм) 
53,6±3,5 

45,1±1,7* 

р=0,037 
- - -  

Ширина каналу 

остеонів (мкм) 
19,5±1,6 

24,1±2,5* 

р=0,0095 
- - - - 

Товщина трабекул 

(мкм) 
- - 165,8±16,1 

127,7±2,6* 

р=0,001 
170,4±9,4 172,4±21,5 

 

* - достовірність різниці у порівнянні з інтактними тваринами (р≤0,05).  

Для показників, які мають достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 14 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатів морфометрії гістологічних препаратів стегнових кісток тварин 

інтактної та контрольної серії через три місяці після нанесення травми 

 

 Ділянка кістки 

Показник 
Діафіз Дистальний епіфіз Проксимальний епіфіз 

Інтактні Контроль Інтактні Інтактні Контроль Інтактні 

Остеобласти (на 

мм2) 
6,9±0,5 

10,2±0,7* 

р=0,034 
13,6±1,5 

17,5±0,4* 

р=0,0052 
13,4±0,42 14,1±0,8 

Остеоцити (на мм2) 6,3±0,4 
8,2±0,6* 

р=0,04 
6,9±0,8 

9,2±0,5* 

р=0,003 
7,2±1,1 8,3±0,5 

Одиниці 

ремоделювання (на 

мм2) 

2,3±0,5 
3,9±0,4* 

р=0,008 
4,2±1,1 

5,8±0,3* 

р=0,04 
4,2±1,1 4,5±0,2 

Ширина одиниць 

ремоделювання 

(мкм) 

205,5±14,3 
210,6±32,1* 

р=0,041 
186,7±11,8 194,6±19,5 181,5±6,9 182,2±11,6 

Ширина остеонів 

(мкм) 
53,6±3,5 52,8±1,7 - - - - 

Ширина каналу 

остеонів (мкм) 
19,5±1,6 20,1±0,6 - - - - 

Товщина трабекул 

(мкм) 
- - 165,8±16,1 

142,6±2,6* 

р=0,008 
172,4±9,4 169,6±2,8 

 
* - достовірність різниці у порівнянні з інтактними тваринами (р≤0,05).  

Для показників, які мають достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 15 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатів морфометрії гістологічних препаратів стегнових кісток тварин 

інтактної та контрольної серії через шість місяців після нанесення травми 

 
 

 Ділянка кістки 

Показник 
Діафіз Дистальний епіфіз Проксимальний епіфіз 

Інтактні Контроль Інтактні Інтактні Контроль Інтактні 

Остеобласти (на 

мм2) 
6,9±0,5 7,2±0,7 13,6±1,5 12,8±0,9 13,4±0,42 13,7±1,1 

Остеоцити (на мм2) 6,3±0,4 6,2±0,7 6,9±0,8 6,8±0,9 7,2±1,1 7,4±0,5 

Одиниці 

ремоделювання (на 

мм2) 

2,3±0,5 2,5±0,4 4,2±1,1 4,6±0,3 4,2±1,1 4,3±0,6 

Ширина одиниць 

ремоделювання 

(мкм) 

205,5±14,3 209,8±18,5 186,7±11,8 193,6±13,6 181,5±6,9 189,4±6,9 

Ширина остеонів 

(мкм) 
53,6±3,5 56,3±8,6 - - - - 

Ширина каналу 

остеонів (мкм) 
19,5±1,6 18,3±2,8 - - - - 

Товщина трабекул 

(мкм) 
- - 165,8±16,1 179,7±18,5 172,4±9,4 182,9±14,1 

 

* - достовірність різниці у порівнянні з інтактними тваринами (р≤0,05).  

Для показників, які мають достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 16 
Дані варіаційно-статистичної обробки результатів морфометрії гістологічних препаратів стегнових кісток тварин в різні 

терміни після імплантації сплаву TiVT6 
 

 

 

Діафіз Дистальний епіфіз Проксимальний епіфіз 

1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 

Остеобласти (на 

мм2) 
14,2±1,4 

13,4±0,5* 

р=0,03 
8,1±0,2 28,9±1,4 

24,3±1,6* 

р=0,02 

19,3±1,0* 

р=0,002 

16,5±0,8* 

р=0,04 

17,8±1,2* 

р=0,026 
15,3±0,7 

Остеоцити (на 

мм2) 

10,8±0,6* 

р=0,04 
9,2±0,3 6,9±0,2 

9,4±0,5* 

р=0,007 
10,5±0,6 

8,2±0,5* 

р=0,019 

10,2±0,3* 

р=0,028 
8,6±0,7 7,9±0,4 

Одиниці 

ремоделювання 

(на мм2) 

5,8±0,4* 

р=0,007 

5,5±0,3* 

р=0,044 

4,6±0,2*  

р=0,04 

9,7±0,5* 

р=0,041 

8,5±0,9* 

р=0,0059 

7,1±0,5* 

р=0,004 

7,8±0,3* 

р=0,047 

8,1±0,6* 

р=0,0052 

5,9±0,4* 

р=0,04 

Ширина одиниць 

ремоделювання 

(мкм) 

295,0±21,5* 

р=0,001 

278,9±21,5* 

р=0,006 
211,6±32,4 

236,9±15,8* 

р=0,0071 

228,6±7,9* 

р=0,03 
204,7±10,6 

221,3±27,8* 

р=0,039 

231,5±9,2* 

р=0,03 

152,9±23,8* 

р=0,031 

Ширина остеонів 

(мкм) 
43,8±1,6 

41,3±0,31* 

р=0,02 49,8±0,23 - - - - - - 

Ширина каналу 

остеонів (мкм) 
23,9±0,7 24,6±0,18 23,7±0,12 - - - - - - 

Товщина 

трабекул (мкм) 
- - - 

143,6±2,8* 

р=0,04 
139,2±2,8 

143,8±21,5

* 

р=0,03 

159,6±5,3* 

р=0,005 

147,0±1,6* 

р=0,0089 

153,6±8,4* 

р=0,048 

 
* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05).  

Для показників, які мають достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 17 
Дані варіаційно-статистичної обробки результатів морфометрії гістологічних препаратів стегнових кісток тварин в різні 

терміни після імплантації сплаву КТЦ 

 

 
Діафіз Дистальний епіфіз Проксимальний епіфіз 

 
1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 

Остеобласти (на 

мм2) 
12,9±0,32 11,5±0,2 7,8±0,2 25,9±0,87 

21,6±0,5* 

р=0,045 

15,1±0,5* 

р=0,009 
19,5±0,25 

17,4±1,1* 

р=0,009 
13,2±0,8 

Остеоцити (на 

мм2) 
8,2±0,28 

6,1±0,7* 

р=0,03 

4,6±0,4* 

р=0,0046 

8,4±0,15* 

р=0,004 

7,6±0,3* 

р=0,03 
7,1±0,2 8,9±0,31 

6,8±0,2* 

р=0,048 
7,5±0,8 

Одиниці 

ремоделювання 

(на мм2) 

5,6±0,25* 

р=0,008 

4,9±0,38,

3 
3,2±0,6 8,3±0,5 

7,2±0,1* 

р=0,007 

6,2±0,6* 

р=0,001 
6,5±0,5 

5,8±0,4* 

р=0,035 
4,1±0,3 

Ширина одиниць 

ремоделювання 

(мкм) 

254,7±11,2 195,6±4,8 194,8±12,5 
203,6±5,9* 

р=0,038 
201,5±6,1 189,6±11,8 181,6±12,9 

216,5±11,6* 

р=0,003 
203,5±7,4 

Ширина остеонів 

(мкм) 
44,9±1,5 

39,8±1,8* 

р=0,027 
52,8±1,4 - - - - - - 

Ширина каналу 

остеонів (мкм) 
23,2±0,65 21,2±0,41 19,6±0,54 - - - - - - 

Товщина 

трабекул (мкм) 
- - - 138,6±2,6 143,6±2,7 

157,9±3,9* 

р=0,03 

154,9±1,5* 

р=0,006 

151,9±3,4 

 
172,4±5,1 

 
* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05).  

Для показників, які мають достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 18 
Дані варіаційно-статистичної обробки результатів морфометрії гістологічних препаратів стегнових кісток тварин в різні 

терміни після імплантації сплаву КТЦ з гідроксиапатитним покриттям 

 

 
Діафіз Дистальний епіфіз Проксимальний епіфіз 

 
1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 

Остеобласти (на 

мм2) 

10,8±0,12* 

р=0,007 
9,1±0,3 

9,3±0,51* 

р=0,043 
23,5±0,34 

21,2±0,5* 

р=0,009 
14,3±0,41 17,5±0,43 15,4±0,49 

11,5±0,73* 

р=0,041 

Остеоцити (на 

мм2) 
7,5±0,23 

7,3±0,8* 

р=0,03 
6,1±0,47 7,8±0,10 10,1±0,25 6,4±0,5 9,1±0,32 

6,4±0,3* 

р=0,03 
6,9±0,45 

Одиниці 

ремоделювання 

(на мм2) 

4,3±0,42 
4,8±0,44* 

р=0,001 
2,8±0,3 8,1±0,23 

6,8±0,5* 

р=0,01 
4,8±0,2 5,6±0,31 4,7±0,25 4,5±0,7 

Ширина одиниць 

ремоделювання 

(мкм) 

241,6±15,2 211,6±12,4 209,4±14,9 176,7±9,15 
179,5±1,6* 

р=0,04 
187,3±9,2 183,2±4,6 188,5±4,9 187,4±2,7 

Ширина остеонів 

(мкм) 
50,2±0,5 

43,8±0,4* 

р=0,04 
51,2±1,3 - - - - - - 

Ширина каналу 

остеонів (мкм) 
22,1±0,16 19,6±0,31 20,5±0,5 - - - - - - 

Товщина 

трабекул (мкм) 
- - - 

142,8±3,6* 

р=0,038 
152,6±0,44 170,4±3,8 175,5±9,1 183,6±0,29 188,4±1,6 

 

 

 
* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05).  

Для показників, які мають достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 19 
Дані варіаційно-статистичної обробки результатів морфометрії гістологічних препаратів стегнових кісток тварин в різні 

терміни після імплантації сплаву β (Ti-Zr) 

 

 
Діафіз Дистальний епіфіз Проксимальний епіфіз 

 
1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 

Остеобласти (на 

мм2) 

11,2±0,3* 

р=0,03 
9,4±0,62 7,3±0,6,3 24,2±0,6 

20,4±0,4* 

р=0,002 
14,5±0,33 

15,3±0,22* 

р=0,004 

11,7±0,29* 

р=0,0049 
12,5±0,35 

Остеоцити (на 

мм2) 

9,4±0,43* 

р=0,018 

 

8,2±0,3 
8,7±0,42* 

р=0,002 

11,2±0,23

* 

р=0,0065 

9,5±0,4 8,1±0,37 8,7±0,33 7,0±0,40 7,2±0,81 

Одиниці 

ремоделювання 

(на мм2) 
3,8±0,25 3,1±0,21 2,1±0,18 

10,4±0,28* 

р=0,001 

6,9±0,2* 

P=0.04 

6,2±0,31* 

р=0,031 
5,4±0,51 4,1±0,4 4,4±0,53 

Ширина одиниць 

ремоделювання 

(мкм) 
238,3±8,3 

183,5±6,2* 

р=0,045 
209,4±7,2 168,9±4,5 199,7±3,8 183,6±4,5 182,6±2,7 

215,7±11,5* 

р=0,026 
180,9±6,2 

Ширина остеонів 

(мкм) 
49,5±0,55 51,3±0,73 52,8±0,55 - - - - -  

Ширина каналу 

остеонів (мкм) 
23,0±0,12 20,4±0,36 21,6±0,19 - - - -  - 

Товщина 

трабекул (мкм) 
- - - 

138,2±3,8* 

р=0,038 
157,9±4,8 184,9±1,8 182,7±4,1 

187,3±9,1* 

р=0,03 
190,5±3,7 

 

 
* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05).  

Для показників, які мають достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 20 
Дані варіаційно-статистичної обробки результатів морфометрії гістологічних препаратів стегнових кісток тварин в різні 

терміни після імплантації сплаву β (Ti-Zr) з гідроксиапатитним покриттям 

 

 
Діафіз Дистальний епіфіз Проксимальний епіфіз 

 
1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 

Остеобласти (на 

мм2) 

9,9±0,15* 

р=0,001 

8,0±0,33* 

р=0,008 
7,8±0,42 28,4±0,43 15,8±0,2 12,6±0,25 17,5±0,45 

12,6±0,29* 

р=0,044 
13,0±0,6 

Остеоцити (на 

мм2) 
7,4±0,39 

7,1±0,2* 

р=0,026 
6,5±0,71 

10,8±0,62* 

р=0,021 
8,7±0,42 7,5±0,5 

6,5±0,17* 

р=0,003 
7,9±0,6 7,1±0,38 

Одиниці 

ремоделювання 

(на мм2) 

3,3±0,1* 

р=0,042 
3,2±0,23 2,3±0,15 

8,9±0,25* 

р=0,007 
4,8±0,6 4,9±0,52 5,1±0,4 3,9±0,33 4,9±0,3 

Ширина одиниць 

ремоделювання 

(мкм) 

175,6±3,2* 

р=0,001 

189,5±4,8* 

р=0,038 

190,4±11,

4 
211,4±1,6* 

р=0,001 
200,3±9,2 196,8±2,7 

227,0±11,4

* 

р=0,005 

194,6±11,6 
210,6±2,7* 

р=0,009 

Ширина остеонів 

(мкм) 
53,8±0,43 52,1±0,93 50,9±1,3 - - - - - - 

Ширина каналу 

остеонів (мкм) 
22,1±0,29 20,7±0,38 19,9±0,42 - - - - - - 

Товщина 

трабекул (мкм) 
- - - 131,5±2,7 

180,6±4,2* 

р=0,022 
186,3±2,7 178,5±1,7 

186,4±4,4* 

р=0,03 
188,5±3,2 

 

 
* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05).  

Для показників, які мають достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 21 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатівенергодисперсійного аналізу стегнових кісток тварин інтактної та 

контрольної серії в різні терміни після нанесення травми 

 

 
Ділянка кістки 

Діафіз Дистальний епіфіз Проксимальний епіфіз 

Термін 

спостереження 
Елемент 

 
Інтактні Контроль Інтактні Контроль Інтактні Контроль  

1 місяць 

Кальцій 37,6±2,5 
32,1±0,45* 

р=0,033 
37,9±2,1 

29,8±1,4* 

р=0,001 
38,5±3,8 

34,6±1,3* 

р=0,031 

Фосфор 23,4±1,1 
19,4±0,51 

р=0,04 
23,6±1,7  

18,06±0,87* 

р=0,037 
25,1±2,3 22,8±0,67 

3 місяці 

Кальцій 37,6±2,5 36,2±2,5 37,9±2,1 
32,3±1,2* 

р=0,028 
38,5±3,8 34,9±1,7 

Фосфор 23,4±1,1 23,9±2,7 23,6±1,7  
20,1±0,8* 

р=0,04 
25,1±2,3 

21,3±0,8* 

р=0,026 

6 місяців 
Кальцій 37,6±2,5 38,4±3,1 37,9±2,1 35,8±1,8 38,5±3,8 37,3±0,9 

Фосфор 23,4±1,1 25,7±0,8 23,6±1,7  22,5±1,6 25,1±2,3 24,8±0,34 

 
* - достовірність різниці у порівнянні з інтактними тваринами (р≤0,05).  

Для показників, які мають достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 22 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатівенергодисперсійного аналізу стегнових кісток тварин в різні терміни 

після імплантації сплаву TiVT6 

 

 

Діафіз Дистальний епіфіз Проксимальний епіфіз 

1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 

Кальцій 33,5±0,56 
31,8±0,47* 

р=0,02 

32,2±0,35* 

р=0,036 

24,3±0,8* 

р=0,001 

27,6±0,4* 

р=0,024 

29,6±0,54* 

р=0,007 
32,8±0,86 31,1±0,18 

30,0±0,15* 

р=0,0082 

Фосфор 18,5±0,65 21,1±0,29 24,1±0,42 
17,8±1,1* 

р=0,017 
20,6±0,12 22,7±0,19 20,7±0,45 19,8±0,21 22,5±0,12 

Титан 
0,8±0,05* 

р=0,0001 

2,3±0,11* 

р=0,0001 

2,8±0,14* 

р=0,0001 

1,9±0,05* 

р=0,0001 

3,4±0,08* 

р=0,0001 

4,2±0,11* 

р=0,0001 
0 

1,5±0,12* 

р=0,0001 

2,7±0,21* 

р=0,0001 

Алюміній 
1,2±0,25 

р=0,01 

1,9±0,01* 

р=0,0028 

2,3±0,09* 

р=0,004 

1,8±0,08* 

р=0,006 

2,6±0,1* 

р=0,0035 

3,0±0,31* 

р=0,015 

1,2±0,21* 

р=0,037 

1,5±0,32* 

р=0,005 

1,8±0,17* 

р=0,006 

Ванадій 
0,5±0,1 

р=0,0001 

1,0±0,05* 

р=0,0001 

1,6±0,06* 

р=0,0001 

1,1±0,12* 

р=0,0001 

1,9±0,09* 

р=0,0001 

2,4±0,05* 

р=0,0001 

0,4±0,01* 

р=0,0001 

0,7±0,09* 

р=0,0001 

0,9±0,1* 

р=0,0001 

 

 
* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05).  

Для показників, які мають достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 23 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатівенергодисперсійного аналізу стегнових кісток тварин в різні терміни 

після імплантації сплаву КТЦ 

 

 

Діафіз Дистальний епіфіз Проксимальний епіфіз 

1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 

Кальцій 

32,9±1,4* 

р=0,02 
33,2±1,6 36,5±1,6 

23,8±0,6* 

р=0,0075 

28,5±1,4* 

р=0,038 
32,1±0,33 33,1±1,6 32,3±0,52 35,6±2,1 

Фосфор 
20,1±0,83 19,3±0,54 23,1±1,2 

18,2±0,16* 

р=0,006 
21,3±0,82 21,9±0,62 21,5±0,31 20,7±0,17 23,5±0,97 

Ніобій 
0 

0,6±0,2* 

р=0,0001 

0,9±0,12* 

р=0,0001 

0,3±0,06* 

р=0,0001 

0,9±0,1* 

р=0,0001 

1,4±0,2* 

р=0,0001 
0 

0,7±0,19* 

р=0,0001 

1,8±0,27* 

р=0,0001 

Алюміній 
0,4±0,1 0,8±0,1 

1,2±0,22* 

р=0,04 
0,8±0,11 

1,2±0,18* 

р=0,039 

2,8±0,18* 

р=0,001 
0 0,8±0,1 1,0±0,25 

Цирконій 

1,2±0,15* 

р=0,0001 

1,5±0,32* 

р=0,0001 

1,7±0,34* 

р=0,0001 

1,5±0,12* 

р=0,0001 

2,1±0,23* 

р=0,0001 

2,6±0,34* 

р=0,0001 
0 

1,7±0,2* 

р=0,0001 

1,9±0,11* 

р=0,0001 

 

 
* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05).  

Для показників, які мають достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 24 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатівенергодисперсійного аналізу стегнових кісток тварин в різні терміни 

після імплантації сплаву КТЦ з гідроксиапатитним покриттямч’ 

 

 

Діафіз Дистальний епіфіз Проксимальний епіфіз 

1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 

Кальцій 
33,9±0,39 33,1±1,05 37,8±0,29 

27,9±0,62* 

р=0,04 
30,2±0,44 34,8±0,66 35,8±0,52 33,9±0,76 35,8±1,12 

Фосфор 21,3±0,15 20,1±0,55 24,2±0,33 19,1±0,24 20,8±0,39 23,1±0,72 23,1±0,22 21,2±0,33 22,5±0,59 

Ніобій 
0 0 

0,3±0,05* 

р=0,0001 
0 

0,4±0,11* 

р=0,0001 

0,6±0,15* 

р=0,0001 
0 0 

0,9±0,29* 

р=0,0001 

Алюміній 
0,6±0,15 0,4±0,1 0,8±0,3 0,5±0,1 1,0±0,16 

1,6±0,22* 

р=0,027 
0,4±0,1 0,7±0,2 0,9±0,07 

Цирконій 
0 0 

0,8±0,12* 

р=0,0001 

0,5±0,12* 

р=0,0001 

0,8±0,21* 

р=0,0001 

0,7±0,09* 

р=0,0001 
0 0 

0,6±0,1* 

р=0,0001 

 

 
* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05).  

Для показників, які мають достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 25 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатівенергодисперсійного аналізу стегнових кісток тварин в різні терміни 

після імплантації сплаву β (Ti-Zr) 

 

 

Діафіз Дистальний епіфіз Проксимальний епіфіз 

1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 

Кальцій 30,2±0,19 34,8±0,92 37,8±1,2 
26,3±0,45* 

р=0,038 
33,7±0,62 36,4±0,92 35,2±0,62 35,6±1,2 39,2±2,19 

Фосфор 19,8±0,44 23,1±0,28 23,9±0,56 18,4±0,71 21,5±0,43 24,9±1,1 21,1±0,73 22,8±0,37 25,4±0,76 

Титан 0 
0,6±0,2* 

р=0,0001 

1,2±0,2* 

р=0,0001 

0,8±0,12* 

р=0,0001 

1,1±0,11* 

р=0,0001 

1,3±0,2* 

р=0,0001 
0 

0,4±0,1* 

р=0,0001 

0,9±0,16* 

р=0,0001 

Алюміній 0,3±0,1 0,4±0,13 0,3±0,04 0,8±0,2 1,0±0,1 0,5±0,1 0,6±0,2 0,7±0,2 0,3±0,1 

Цирконій 
0,6±0,2* 

р=0,0001 

0,9±0,19* 

р=0,0001 

1,0±0,1* 

р=0,0001 

1±0,26* 

р=0,0001 

1,4±0,32* 

р=0,0001 

1,9±0,25* 

р=0,0001 

0,4±0,14* 

р=0,0001 

0,8±0,21* 

р=0,0001 

1,1±0,14* 

р=0,0001 

 

 
* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05).  

Для показників, які мають достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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Таблиця 26 

Дані варіаційно-статистичної обробки результатів енергодисперсійного аналізу стегнових кісток тварин в різні терміни 

після імплантації сплаву β (Ti-Zr) з гідроксиапатитним покриттям 

 

 

Діафіз Дистальний епіфіз Проксимальний епіфіз 

1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 1 місяць 3 місяці 6 місяців 

Кальцій 35,8±0,82 36,5±1,33 38,91,5 27,7±0,57 34,7±0,62 37,2±1,4 34,9±0,29 37,2±0,56 38,5±0,76 

Фосфор 22,6±0,92 23,8±0,49 24,11,2 20,4±0,17 22,1±0,37 23,8±0,46 20,4±0,31 21,8±0,99 24,2±0,71 

Титан 
0 0 0 

0,2±0,05* 

р=0,0001 

0,4±0,11* 

р=0,0001 

0,6±0,12* 

р=0,0001 
0 0 0 

Алюміній 0,8±0,2 0,3±0,1 0,5±0,2 0,6±0,1 0,6 0,4 0,4±0,1 0,8±0,2 0,3±0,05 

Цирконій 
0 0 0 0 

0,3±0,09* 

р=0,0001 

0,2±0,06* 

р=0,0001 
0 0 0 

 

 

 
* - достовірність різниці у порівнянні з контролем (р≤0,05).  

Для показників, які мають достовірну відмінність наведене точне значення «р». 
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