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ВСТУП 

 

Використання металевих імплантатів бере свій початок з середини 20 

сторіччя, коли почали широко використовувати простези з нержавіючої сталі для 

пластики кульшового суглоба. 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%. На 

відсоток ускладнень  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. Стресове зміщення виникає внаслідок 

невідповідності щільності імплантату щільності кісткової тканини, яка його 

оточує. В нормі, навантаження, яке діє на орган рівномірно розповсюджується по 

кістковій тканині, що визначає активність процесів ремоделювання і  

формоутворення органу. За умов імплантації більш щільного матеріалу більша 

частина навантаження сприймається безпосередньо штучним протезом і навколо 

нього формується зона низької щільності, що призводить до втрати кісткової 

тканини навколо матеріалу. 

Мета роботи – встановити особливостф регенерації кіствої тканини за умов 

нанесення дірчастого дефекту. 

Об’єкт дослідження: кісткова тканина. 

Предмет дослідження – будова кісткової тканини в умовах 

післятравматичної регенерації. 
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Методи дослідження: гістологія, растрова електронна мікроскопія, 

біомеханічні методи, морфометрія. 
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1 ОГЛЯД ЛІТЕРАТУРИ 

 

1.1 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 а 

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

пов’язані з кістковою системою. 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. 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. 

Основними первинними властивостями матеріалів, які використовуються 

для заміщення кісткових дефектів чи імплантації є механічні властивості та 

біосумісність. 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.  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. 
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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-реципієнта. 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. 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.  

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. 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.  

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. 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 
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при використання 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. Дана проблема виникає коли 

імплантат забирає частину фізіологічного навантаження на орган, що призводить 

до розвантаження кістки навколо штучного матеріалу. 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. 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. 

 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. 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.  

 Основою остеоінтеграції є процеси адгезії остеобластів на поверхні 

імплантату, їх проліферація та диференціація. Адгезія остеобластів в кількості, 
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яка достатня для утворення нової тканини, відбувається лише за умов наявності  

на поверхні імплантату сприятливого оточення. Текстура імплантату, його 

хімічний склад та топографія мають ключове значення в процесі остеоінтеграції. 

Так, доведеним є факт, що адгезія остеобластів та їх проліферація є більш 

активними на нерівній поверхні. За даних умов спостерігається більш виражена 

експресія матриксних кісткових протеїнів, лужної фосфатази та остеокальцину. 

Rosa A.L. та співавтори довели, що проліферація остеобластів на рівній поверхні 

титанових імплантатів відбувається удвічі повільніше у порівнянні з 

модифікованою нерівною поверхнею. Також в культурі остеобластів MG63 

доведено більшу вираженість експресії ростових факторів при культивуванні на 

нерівній поверхні. 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. 

Доведено, що наявність нанорозмірних нерівностей на поверхні імплантату 

підвищує адгезію сигнальних молекул, зокрема білків кісткового матриксу, які 

здатні стимулювати процеси проліферації остеобластів. На культурі клітин 

доведено, що наявність кальцій фосфату та ростових факторів на поверхні 

імплантату також має значний стимулюючий вплив на процеси остеоінтеграції.   

 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. 

 Проте, за свідченням більшості авторів,  головною проблемою взаємодії в 

системі «кістка – імплантат» є адекватні механічні та біосумісні властивості 

останнього. Причиною невідповідності біологічних 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. Ідеальним варіантом післяімплантаційної 

реакції є розвиток кісткової тканини навколо імплантату без формування 
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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. 

 Металеві конструкції, використовуються у відновній медицині  завдяки їх 

високим механічним властивостям. Проте, модуль еластичності кісткової тканин, 

який коливається від 10 до 20 ГПа, значно менший за аналогічний показник 

титану та нержавіючої сталі, модуль еластичності яких становить 118 ГПа та 206 

ГПа відповідно. 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.  

 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. 

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

імплантатами на основі пористих кобальт-хромових сплавів, які мають зменшену 

жорсткість. 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. 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 
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активності недостатньо для констатації факту вирішення проблеми. 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. 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. Останнім часом обидва методи застосовуються для формування 

нонорозмірних ділянок на поверхні імплантату, що дозволяє абсорбувати на собі 

біомолекули та іони, здатні збільшувати біосумісність імплантату. 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.  

 Зважаючи на те, що кісткова тканина є двокомпонентним композитним 

матеріалом, покриття імплантатів можна розділити на неорганічне та органічне. 

Використання гідроксиапатиту (ГА) та кальцій фосфатного покриття здатне 

забезпечити стимулюючий вплив на процеси розвитку кісткової тканини навколо 

імплантату. Останніми роками дослідження сфокусовані на модифікацію кальцій 

фосфатних покриттів для збільшення ефективності матеріалів. Основними 

модифікаціями можна вважати кремній та стронцій вмістний ГА, магній 

заміщений ГА, карбонований та флюорований ГА  а також срібровмісний ГА. 

 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. Накопичення даних 
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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. 

Альтернативою білкам міжклітинного кісткового матриксу є такі біомолекули, як 

кісткові морфо генетичні білки, трансформуючий ростовий фактор-бета, фактор 

росту фібробластів та інсуліноподібний фактор росту. 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.  

 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) та підвищити 

адгезію сигнальних молекул за рахунок їх зв’язків з колагеном, що призводить до 

адгезії клітин їх проліферації та диференціації на поверхні імплантату. 

Застосування зазначених композитів створює більш сприятливі умови для 

процесів утворення кристалів гідроксиапатиту у порівнянні з імплантатами, які 

мають лише органічне чи неорганічне покриття. 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. Окрім факторів, які підвищують остеогенні властивості базового 

покриття, використовують срібло та антибактеріальні препарати для надання 
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антибактеріального ефекту а також бісфосфонанти для використання у пацієнтів з 

остеопорозом.     

 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. В процесі взаємодії в системі «імплантат-кісткова тканина» 

відбувається поступова дуже повільна деградація штучного матеріалу в 

незалежності від його складу. 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. 

 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.  

 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. 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 
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результатом дії продуктів корозії. Дослідження на культурі клітин довели, що 

дані продукти деградації сплавів активують макрофаги та моноцити і здатні 

викликати резорбцію кістки. 

 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. 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.  

 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 накопичення метлів в токсичній 

концентрації, проте навіть невеликі дози іонів здатні викликати специфічну та 

неспецифічну імунну реакцію та бути канцерогенами.   

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 
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попередження пізніх післяопераційних ускладнень та підвищити якість життя 

пацієнтів. 
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2 МАТЕРІАЛИ ТА МЕТОДИ ДОСЛІДЖЕННЯ 

 

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. 

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 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. 
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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 епіфізи вкриті 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 яких 
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розташовується жирова тканина та червоний кістковий мозок. Клітини останнього 

є джерелом для утворення кісткової тканини в разі травми.       

 

         3  

     1           2 

 

 

 

 

     1  1 

  4 

 

 

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. Червоний кістковий мозок, 

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, які 

забезпечують анастомози між сусідніми клітинами (рис. 3.2). Остеобласти 
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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 – у діафізі. Кількість остеоцитів достовірно не відрізнялась в різних 

ділянках кістки та становила відповідно 6,3±0,4 клітин 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 відповідно. Ширина 
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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. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Рисунок 3.3 - Растрова електронна мікроскопія губчастої речовини 

проксимального епіфізу стегнової кістки тварин інтактної серії 

 

Визначення показника мікротвердості дозволяє оцінити механічні 

властивості кісткової тканини та виявити порушення, обумовлені змінами будови 
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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. 

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. 

 

 

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. 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=0.01). 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). У зрілому віці повздовжній ріст 

уповільнюється у порівнянні з особинами молодого віку. Проте, довжина кістки 
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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 мм і через 6 

місяців – 16,1±0,4 мм та 14,8±0,6 мм. 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. Враховуючи збереження васкуляризації та окістя 

навколо дірчастого дефекту, можна припустити, що процеси ремоделюаання в 

нашому експерименті завершуються до 3-го місяця спостереження. 

 

 

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 
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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.  

 

 

 

  1     

 

   3          

 

 

      2 

      2 

 

 

              

 

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. 
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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 

ремоделювання для забезпечення відповідності будови тканини новим функціям. 
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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 клітин на мм2, в 
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проксимальному – 18,6±0,9 клітин на мм2, в діафізі – 13,5±1,2 клітин на мм2. При 

цьому в останньому відмічається зростання клітин в камбіальному шарі окістя. 

Кількість остеоцитів 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, в проксимальному епіфізі – 5,9±0,9 

од/мм2 та в діафізі – 4,1±1,2 од/мм2. Розміри конусів ремоделювання в діафізі 

зросла до 264,6±21,8 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 та зростання діаметру їх каналів до 24,1±2,5 мкм. 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. 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. 



27 

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%, фосфору – 18,06±0,87 ваг%, 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%, фосфору – 

19,4±0,51 ваг%.  

 

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 

відмічається зменшення вмісту кальцію до 34,6±1,3 ваг% та фосфору – до 

22,8±0,67 ваг%. Загалом, дані растрової електронної мікроскопії підтверджують 
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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, 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 та 192,5±7,9 кгс/мм2. 

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, що перевищує 

інтактні показники, проте є значно меншим за попередній термін спостереження. 

Відмічається також деяке зростання кількості остеоцитів, що є свідченням 

завершення формування нового кісткового матриксу на місці втраченого. 

Кількість клітин становить 9,2±0,5 клітин на мм2.  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 
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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. 
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     1  1 

 

 

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 одиниць ремоделювання в проксимальному епіфізі становить 

4,5±0,2 од/мм2, що свідчить про зменшення активності процесів ремоделювання у 

віддаленому від травми локусі. В дистальному епіфізі також відбувається 

зменшення одиниць ремоделювання, проте їх кількість становить 5,8±0,3 од/мм2, 

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 
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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, 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 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% та 20,1±0,8 

ваг%.  

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 
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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, 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 

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 
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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 

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. 
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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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ВИСНОВКИ 

 

1. Травма кістки спричиняє активацію мехінізмів, направлених 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≤0,05) зменшенні кількості кальцію до 21,38% (р≤0,05)  та 

фосфору до 23,48% (р≤0,05) і зниженні мікротвердості на 44,28% (р≤0,05).  

2. 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.  

3. Відновлення будови, хімічного складу кістки та числа твердості 

відбувається лише через 6 місяців після нанесення травми. 
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