
ВІННИЦЬКИЙ НАЦІОНАЛЬНИЙ МЕДИЧНИЙ УНІВЕРСИТЕТ 

ім. М.І. ПИРОГОВА 

МІНІСТЕРСТВО ОХОРОНИ ЗДОРОВ’Я УКРАЇНИ 

ДЕРЖАВНА УСТАНОВА «ІНСТИТУТ ПАТОЛОГІЇ ХРЕБТА 

ТА СУГЛОБІВ ІМЕНІ ПРОФЕСОРА М. І. СИТЕНКА 

НАЦІОНАЛЬНОЇ АКАДЕМІЇ МЕДИЧНИХ НАУК УКРАЇНИ» 

НАЦІОНАЛЬНА АКАДЕМІЯ МЕДИЧНИХ НАУК УКРАЇНИ 

 

Кваліфікаційна наукова праця 

на правах рукопису 

 

ФІЩЕНКО ОЛЕКСАНДР ВОЛОДИМИРОВИЧ 

 

УДК 616.728.2-089.2:612.766-089.22 

 

ВПЛИВ ДОВЖИНИ ВАЖЕЛЯ ДІЇ СИЛ АБДУКТОРІВ СТЕГНА 

НА ФУНКЦІЮ ХОДЬБИ ХВОРИХ НА КОКСАРТРОЗ 

ПІСЛЯ ЕНДОПРОТЕЗУВАННЯ 

 

14.01.21 – травматологія та ортопедія 

222 – медицина 

Подається  

на здобуття наукового ступеня  

кандидата медичних наук 

 

Дисертація містить результати власних досліджень. 

Використання ідей, результатів і текстів інших авторів 

мають посилання на відповідне джерело 

О. В. Фіщенко 

 

Науковий керівник 

Торчинський Віктор Петрович 

доктор медичних наук  

 

Харків – 2019



2 

АНОТАЦІЯ 

 

Фіщенко О.В. Вплив довжини важеля дії сил абдукторів стегна на 

функцію ходьби хворих на коксартроз після ендопротезування. – 

Кваліфікаційна наукова праця на правах рукопису. 

Дисертація на здобуття наукового ступеня кандидата медичних наук 

(доктора філософії) за спеціальністю 14.01.21 «Травматологія та ортопедія» 

(222 – медицина). – Вінницький національний медичний університет ім. 

М.І. Пирогова Міністерства охорони здоров’я України; Державна установа 

«Інститут патології хребта та суглобів імені професора М.І. Ситенка 

Національної академії медичних наук України». Харків, 2019.  

Патологія кістково-суглобового апарата людини є однією з найбільш 

значущих проблем суспільства, яка впливає на якість життя, працездатність та 

стан здоров’я кожної людини. 

Серед населення України працездатного віку показник первинної інва-

лідності від захворювань кістково-м’язової системи та сполучної тканини 

складає біля 9 на 10 тис. населення працездатного віку, в тому числі на пато-

логію кульшового суглобу (коксартроз) припадає від 3 до 5 %, а первинна 

інвалідність від нього – 10,7 %. Серед інвалідів біля 25 % становлять люди ві-

ком до 39 років; 58 % – від 40 до 60 років, і лише 18 % – особи похилого віку. 

Одним з найбільш перспективним методом лікування остеоартрозу є 

ендопротезування суглобів. Захворювання тазостегнового суглоба, особливо з 

деструкцією головки або вертлюжної западини, часто супроводжуються розвит-

ком згинальних-привідних контрактур, які негативно впливають на результат 

подальшого ендопротезування. Тривало існуюча контрактура кульшового суг-

лоба призводить до структурних м'язовим змін, таким як зменшення її довжини 

і ослаблення сили. Контрактильні зміни м'язів до операції є однією з причин, за 

якими важко робити підбір компонентів ендопротеза, так як враховувати 
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еластичність м'язи до операції неможливо. Це призводить до того, що довжина 

важеля дії сил абдукторів стегна після ендопротезування, не завжди відповідає 

довжині важеля абдукторів з протилежного боку, і часто буває менше. Ці зміни 

м'язів ускладнюють відновлення рухів після ендопротезування. 

В останні роки з'явився ряд робіт, в основному зарубіжних авторів, які 

розглядають вплив несиметричності довжина важеля дії сил абдукторів стегна 

на функцію м'язів і як наслідок на функціональність ходи хворих після 

ендопротезування. Однак думки авторів розходяться у визначенні того, яка 

різниця в довжина важеля абдукторів стегна буде критичною. Деякі автори 

сходяться на різниці в 10 мм, інші стверджують, що різниця в 6 мм вже є 

критичною для якості роботи м'язів нижньої кінцівки. Не до кінця розкриті 

питання впливу зниження сили м'язів-абдукторів на особливості ходьби хворих 

у ближні та віддалені періоди спостереження. 

Метою дослідження було покращення результатів лікування хворих після 

ендопротезування кульшового суглоба на підставі отриманих даних про вплив 

зменшення довжини важеля абдукторів стегна на функцію ходьби. 

У межах роботи проведено рентгенометричні дослідження оглядових 

рентгенограм таза щодо змінення довжини важеля дії абдукторів стегна після 

ендопротезування кульшового суглоба у 42 хворих (від 29 до 76 років) після 

однобічного ендопротезування, виконаного на базі Вінницької обласної лікарні. 

За результатами проведеного дослідження визначено, що в процесі 

ендопротезування у 47 % хворих спостерігалася зміна довжини важеля 

абдукторів стегна, причому в 31 % хворих його зменшення.  

Для визначення впливу довжини важеля дії сил абдукторів стегна на 

підтримку рівноваги таза в разі одноопорного стояння проведено математичне 

моделювання силової взаємодії м'язів, що задіяні в цьому процесі. Доведено, що 

при невеликій вазі (біля 70 кг), пацієнти зберігають можливість підтримувати 

рівновагу в умовах дефіциту сили м'язів до 50 % та зменшення довжина важеля 
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абдукторів стегна на 15 мм, хоча й на межі функціональних можливостей, а 

також було показано, що зменшення довжина важеля абдукторів більше ніж на 

10 мм призводить до втрати можливості підтримувати рівновагу тазу при 

одноопорному стоянні, особливо у пацієнтів з вагою більше 120 кг. 

Було проведено динамічне моделювання ходьби у хворих на коксартроз зі 

зменшеною довжина важеля дії сил абдукторів стегна на 10 та 20 мм після 

ендопротезування (у програмі OpenSim). Вивчали відносне подовження м’язів 

при ходьбі. Було розраховано, що найбільше зменшення довжина важеля дії сил 

абдукторів стегна впливає на m. piriformis, короткий м’яз, який бере участь в 

абдукції та додатковій ротації стегна, функції і найбільш страждає після 

хірургічних втручань на стегні. Зміна подовження цього м’яза сягає 22 % при 

вкороченні довжина важеля абдукторів на 10 мм та 44 % при вкороченні на 

20 мм. Функція m. piriformis змінюється на всіх фазах ходьби. Інші м’язи 

змінюють функцію подовження значно у меншому обсязі.  

Також, були отримані дані, що зі зменшенням довжина важеля дії сил 

абдукторів стегна м’язи втрачають спроможність розвивати повний обсяг 

зусилля під час опори на стопу до 40 % від необхідного (при зменшені довжина 

важеля дії сил абдукторів стегна на 20 мм). Більш за все страждають від 

зменшення плеча дії сил абдукторів стегна m. sartorius та m. tensor fasciae latae. 

Сила м’язів може падати до 20 % від необхідного.  

Клінічні дослідження параметрів ходьби хворих на коксартроз за даними 

системи GaitRite були проведені у 46 хворих (26 осбіб, в яких після ендо-

протезування довжина важеля дії сил абдукторів стегна не змінилася та 20 

пацієнтів зі зменшеною довжина важеля абдукторів більше, ніж на 10 мм). 

Обстеження проводили до ендопротезування, через 1 рік після 

ендопротезування та у віддалений період від 5 до 7 років.  

До ендопротезування групи за параметрами ходьби були однаковими, у 

хворих простежувалися всі ознаки спотворення ходьби: зменшення тривалості 
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опори на хвору кінцівку та довжини кроків обох кінцівок, збільшення 

тривалості опори на здорову кінцівку. Через 1 рік після ендопротезування, 

спостерігалося значне покращення параметрів ходьби, хоча у більшості 

випадків нормалізація параметрів і не досягала середньостатистичної 

референтної норми. Через 5-7 років, у хворих спостерігали погіршення 

параметрів ходьбі, а у деяких хворих погіршення показників сягало значень до 

ендопротезування. Особливо це було помітно у хворих ІІ групи.  

Розроблено новий спосіб відновлення симетричності ходи людини 

(пат. № 126691 UA) та спеціальний реабілітаційний комплекс лікувальної 

фізичної культури з відновлення симетричності ходьби, які дозволяють 

ефективно відновлювати симетричність ходьби у хворих зі зменшеною 

величиною важеля дії сил абдукторів стегна після ендопротезування. 

Для оцінка ефективності реабілітаційних заходів з відновлення 

симетричності ходьби проводили порівняння результатів обстеження на 

пристрої GaitRite двох груп хворих: 10 пацієнтів, якім проводили курс 

реабілітації та 17 хворих, які відмовились від нього.  

Після проведення спеціального курсу реабілітації у хворих покращилася 

симетричність ходьби, вирівнялася ходьба, збільшилася швидкість пересування, 

зменшилася кульгавість, більшість хворих почали ходити з нормальним 

згинанням колінного та кульшового суглобів. Інтегральний показник ходьби 

FAP у багатьох хворих значно покращився. 

Наукова новизна одержаних результатів. Отримані нові знання про 

вплив зменшення довжини важеля дії абдукторів стегна після ендопротезування 

кульшового суглоба на підтримку рівноваги таза в разі одноопорного стояння та 

біомеханіку ходьби. Вивчені особливості динаміки змін біомеханічних 

параметрів ходьби у хворих зі збереженою та зменшеною довжиною важеля дії 

абдукторів стегна в процесі спостереження – до операції, через рік після 

операції та у віддаленому періоді через 5-7 років після ендопротезування. 
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Практичне значення отриманих результатів. Доведена необхідність 

збереження довжини важеля дії сил абдукторів стегна при ендопротезуванні 

кульшового суглоба як важливого фактора відновлення симетричності ходьби 

пацієнтів після хірургічного втручання. Розроблено новий спосіб відновлення 

симетричності ходи людини (пат. № 126691 UA) та спеціальний реабілітаційний 

комплекс лікувальної фізичної культури з відновлення симетричності ходьби, 

які дозволяють ефективно відновлювати симетричність ходьби у хворих зі 

зменшеною величиною важеля дії сил абдукторів стегна після 

ендопротезування. 

Ключові слова: коксартроз, важіль дії сил абдукторів стегна, біомеханіка 

ходьби, графоаналітичне моделювання, динамічне моделювання, реабілітація 
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SUMMARY 

 

Fishenko O.V. Influence of the length of the lever of the forces of the abductors 

of the thigh on the function of walking of patients with coxarthrosis after the 

endoprosthetics – Qualifying scientific work on the rights of the manuscript. 

 

Dissertation for the degree of a candidate of medical sciences (philosophy 

doctor) in specialty 14.01.21 «Traumatology and orthopedics» (222 – Medicine). – 

National Pirogov Memorial Medical University, Vinnytsia, Ministry of Public health 

of Ukraine; SI "Sytenkо Institute of Spine and Joints Pathology National Academy of 

Medical Sciences of Ukraine", Kharkiv, 2019. 

The pathology of the bone and articular apparatus of humans is one of the most 

important problems of society, which affects the quality of life, working capacity and 

health of each person. 

Among the population of Ukraine of able-bodied age, the indicator of primary 

invasion of diseases of the bone and muscular system and connective tissue is about 9 

to 10 thousand working-age population, including the pathology of the hip joint 

(coxarthrosis) accounts for 3 to 5 %, and the primary disability from it - 10.7 %. 

Among the disabled, about 25% are people aged under 39; 58 % – from 40 to 

60 years, and only 18 % – the elderly. 

One of the most promising methods of treating osteoarthritis is total 

arthroplasty. Diseases of the hip joint, especially with the destruction of the head or 

the spinal cord, are often accompanied by a twisting of the flexural-contractive 

contracture, which negatively affects the result of further endoprosthetics. Prolonged 

contracture of the hip joint leads to structural muscle changes, such as a decrease in its 

length and weakening of the force. Contractual muscle changes before surgery are one 

of the reasons why it is difficult to select the components of the endoprosthesis, since 

it is impossible to take into account muscle elasticity before surgery. This leads to the 



10 

fact that the length of the lever of the forces of the abductors of the thigh after the 

endoprosthesis does not always correspond to the length of the lever of the abductors 

on the opposite side, and often less. These muscle changes make it difficult to restore 

movements after the endoprosthesis. 

In recent years, a number of works have appeared, mainly foreign authors, who 

consider the influence of the asymmetry of the length of the lever of the forces of the 

abductors of the thigh on the function of the muscles and as a consequence of the 

functionality of the course of patients after the endoprosthetics. However, the views 

of the authors diverge in determining what the difference in the length of the lever of 

the abductors of the thigh will be critical. Some authors agree on a difference of 

10 mm, others argue that the difference of 6 mm is already critical for the quality of 

the work of the muscles of the lower limb. Not fully addressed the issue of the effect 

of reducing muscle strength abductors on the peculiarities of walking in patients with 

short-term and long-term observation periods. 

The aim of the study was to improve the treatment outcome of patients after the 

total hip arthroplasty on the basis of the data obtained on the effect of reducing the 

length of the lever of the hip abductors on the function of walking. 

In the framework of the work, X-ray examination of the radiographs of the 

pelvis in relation to the change in the length of the lever of the abductors of the hip 

after the hip replacement was performed in 42 patients (from 29 to 76 years) after 

one-sided total hip arthroplasty performed on the basis of the Vinnytsia Regional 

Hospital. According to the results of the study, it was determined that in the process 

of endoprosthesis in 47 % of patients there was a change in the length of the lever of 

the abductors of the thigh, and in 31 % of patients it was reduced. 

To determine the influence of the length of the lever on the forces of the 

abductors of the hip in maintaining the balance of the pelvis under uniaxial standing, a 

mathematical modeling of the force interaction of the muscles involved in this process 

was performed. It has been shown that with a small weight (about 70 kg), patients 
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retain the ability to maintain balance in muscular strength deficiencies of up to 50 % 

and a decrease in the length of the abductor lever of 15 mm, although at the limit of 

functionality, and also it has been shown that reducing the length of the abductor lever 

by more than 10 mm leads to the loss of the ability to maintain balance of the pelvis 

with uniaxial standing, especially in patients weighing over 120 kg. 

Dynamic simulation of walking in patients with coxarthrosis with reduced 

length of the lever of the forces of the abductors of the thighs at 10 and 20 mm after 

the endoprosthetics (in the program OpenSim) was conducted. Studied the relative 

elongation of the muscles when walking. It was calculated that the greatest reduction 

in the length of the lever of the forces of the abductors of the thigh affects 

m. piriformis, a short muscle that participates in abduction and additional hip rotation, 

function, and most suffers after surgical interventions on the thigh. The change in the 

extension of this muscle reaches 22 %, with a shortening of the length of the abductor 

lever by 10 mm and 44 % when shortened by 20 mm. The function m.Piriformis 

varies in all phases of walking. Other muscles change the elongation function 

significantly to a lesser extent. 

Also, data was obtained that, with the decrease in the length of the arm of the 

forces of the abductors of the hip, the muscles lose the ability to develop the full 

amount of effort while supporting the foot to 40% of the required (with a reduced 

length of the lever of the forces of abductors of the thighs by 20 mm). Most suffer 

from lowering the shoulder of the forces of the abductors of the thighs m. sartorius 

and m. tensor fasciae latae. The muscle strength may fall to 20 % of the required. 

Clinical studies of parameters of walking in patients with coxarthrosis 

according to the GaitRite system were performed in 46 patients (26 patients, after the 

endo-prosthetic, the length of the lever of the forces of the abductors of the thigh did 

not change and 20 patients with reduced lever length of the abductors more than 10 

mm). The examination was carried out before the endoprosthetics, 1 year after the 

endoprosthetics and in the remote period from 5 to 7 years. 
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Before the total hip arthroplasty of the group on the parameters of walking were 

the same, patients were traced all the signs of distortion of walking: reducing the 

length of resistance to the diseased limb and the length of the steps of both 

extremities, increasing the length of support to the healthy limb. One year after the 

total hip arthroplasty, there was a significant improvement in walking parameters, 

although in most cases the normalization of parameters did not reach the average 

reference norm. After 5-7 years, patients experienced a deterioration in walking 

parameters, and in some patients the deterioration of the indicators reached the values 

for endoprosthetics. This was especially noticeable in patients with the second group. 

A new way of restoring the symmetry of a person's walk (patent number 

№126691 UA) and a special rehabilitation complex of exercise therapy for the 

restoration of symmetry of walking have been developed, which allow to effectively 

restore the symmetry of walking in patients with a reduced value of the lever of the 

forces of the abductors of the thigh after the total hip arthroplasty. 

To evaluate the effectiveness of rehabilitation measures to restore the symmetry 

of walking, a comparison of the results of the GaitRite test with two groups of 

patients was performed: 10 patients who underwent rehabilitation course and 17 

patients who refused it. 

After conducting a special course of rehabilitation in patients, symmetry of 

walking, walking, increased speed, decreased lumbago, the majority of patients began 

to walk with normal bending of the knee and hip joints. The integral index of walking 

FAP in many patients has improved significantly. 

Scientific novelty of the obtained results. New knowledge on the effect of 

reducing the length of the lever on the action of the abductors of the thigh after total 

hip arthroplasty in support of pelvic equilibrium with uniaxial standing and walking 

biomechanics. The peculiarities of the dynamics of changes in the biomechanical 

parameters of walking in patients with stored and reduced length of the lever of the 

action of the abductors of the hip during the observation process - up to the operation, 
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one year after the operation and in the remote period 5-7 years after the total hip 

arthroplasty were studied. 

The practical value of the results obtained. The necessity of maintaining the 

length of the lever of the forces of the abductors of the thigh during total hip 

arthroplasty of the hip joint is proved, as an important factor in the restoration of the 

symmetry of patients walking after surgical intervention. A new way of restoring the 

symmetry of the walking of a person (patent number 126691 UA) and a special 

rehabilitation complex of exercise therapy with the restoration of symmetry of 

walking are developed, which allow to effectively restore the symmetry of walking in 

patients with diminished size of the lever of the forces of the abductors of the thigh 

after the endoprosthetics. 

Key words: coxarthrosis, lever of the forces of thigh abductors, walking 

biomechanics, graph-analytical modeling, dynamic modeling, rehabilitation. 
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ПЕРЕЛІК УМОВНИХ ПОЗНАЧЕНЬ, СИМВОЛІВ, ОДИНИЦЬ 

ВИМІРЮВАННЯ, СКОРОЧЕНЬ 

ДВДСАС – довжина важеля дії сил абдукторів стегна (важіль абдукторів 

стегна) 

КА – коксартроз 

НАМН – національна академія медичних наук 

ТЕП – тотальне ендопротезування 

ШДК – шийково-діафізарний кут 

М – середнє значення вибірки 

SD – стандартне відхилення вибірки 

Min – мінімальне значення вибірки 

Мax – максимальне значення вибірки 

t – критичне значення статистичного критерію 

p – статистична значущість критерію 

FAPS – Functional Ambulation Perfomance Score 

(функціональна здатність пересування) 
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ВСТУП 

 

Обґрунтування вибору теми дослідження 

Патологія кістково-суглобового апарата людини є однією з найбільш 

значущих проблем суспільства, яка впливає на якість життя, працездатність і 

стан здоров’я. 

Серед населення України працездатного віку показник первинної 

інвалідності від захворювань кістково-м’язової системи та сполучної тканини 

складає біля 9 на 10 тис. населення працездатного віку [12], в тому числі на 

патологію кульшового суглобу (коксартроз) припадає від 3 до 5 % [10, 31], а 

первинна інвалідність від нього – 10,7 % [31]. Серед інвалідів біля 25 % 

становлять люди віком до 39 років; 58 % – від 40 до 60 років, і лише 18 % – 

особи похилого віку. 

Одним з найбільш перспективних і таких, що швидко розвиваються, 

методів лікування остеоартрозу є ендопротезування суглобів, застосування 

якого призводить до: 

1) більш повного відновлення працездатності хворих; 

2) підвищення якості їх життя; 

3) запобігання стійкої втрати працездатності [10]. 

Так, операцію тотального ендопротезування кульшового суглоба дійсно 

можна назвати операцією сторіччя [77]. 

Лікування і реабілітація хворих з важкою придбаної і вродженою 

патологією кульшових суглобів є актуальною соціальною та економічною 

проблемою. 

Низька ефективність консервативних заходів з подальшої нетривалої 

ремісією привели до того, що хірургічний метод лікування пошкоджень і 

захворювань кульшового суглоба став провідним [109], а найбільш ефективним 

є ендопротезування, яке дозволяє в короткі терміни досягти високого 
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реабілітаційного ефекту і суттєво підвищити якість життя хворих. 

Захворювання тазостегнового суглоба, особливо з деструкцією головки 

або вертлюжної западини, часто супроводжуються розвитком згинальних-

привідних контрактур, які негативно впливають на результат подальшого 

ендопротезування. Тривало існуюча контрактура кульшового суглоба 

призводить до структурних м'язовим змін [22, 54, 79], таким як зменшення її 

довжини і ослаблення сили. Контрактильні зміни м'язів до операції є однією з 

причин, за якими важко підбір компонентів ендопротеза, так як врахувати 

еластичність м'язи до операції неможливо. Це призводить до того, що довжина 

важеля дії абдукторів стегна після ендопротезування, не завжди відповідає 

довжині важеля абдукторів з протилежного боку, і часто буває менше. Ці зміни 

м'язів ускладнюють відновлення рухів після ендопротезування [101, 122]. 

В останні роки з'явився ряд робіт, в основному зарубіжних авторів, які 

розглядають вплив несиметричності довжини важеля абдукторів стегна на 

функцію м'язів і як наслідок на функціональність ходи хворих після 

ендопротезування. Однак думки авторів розходяться у визначенні того, яка 

різниця в довжині плеча дії абдукторів стегна буде критичною. Деякі автори 

сходяться на різниці в 10 мм, інші працюють над доказом, що різниця в 6 мм 

вже є критичною для якості роботи м'язів нижньої кінцівки. Не до кінця 

розкриті питання впливу зниження сили м'язів-абдукторів на особливості 

ходьби хворих у ближні та віддалені періоди спостереження. 

Зв’язок роботи з науковими програмами, планами, темами 

Дисертаційну роботу виконано відповідно до плану науково-дослідних 

робіт кафедри травматології та ортопедії Вінницького національного медичного 

університету ім. М. І. Пирогова МОЗ України («Комплексна діагностика змін 

структурно-функціонального стану опорно-рухового апарату у хворих з 

травмами та дегенеративно-дистрофічними захворюваннями», держреєстрація 

№ 0109U001775. Автор провів патентно-інформаційний пошук, проаналізував 
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наукову літературу, зібрав матеріал дослідження, сформував групи пацієнтів. 

розробив програму досліджень та приймав участь в інструментальному 

обстеженні пацієнтів. Згідно з договором про наукову співпрацю між 

Вінницьким національним медичним університетом ім. М. І. Пирогова МОЗ 

України та Державною установою «Інститут патології хребта та суглобів ім. 

проф. М. І. Ситенка Національної академії медичних наук України» автор брав 

участь у розробленні концептуальних та математичних моделей). 

Мета дослідження: покращити результати лікування хворих після 

ендопротезування кульшового суглоба на підставі нових даних про вплив 

зменшення довжини важеля абдукторів стегна на функцію ходьби. 

Завдання дослідження: 

1. Проаналізувати рентгенометричні дослідження змінення довжини 

важеля дії абдукторів стегна за архівними даними. 

2. Провести графоаналітичне моделювання впливу зменшення важеля дії 

абдукторів стегна на підтримку рівноваги таза в разі одноопорного стояння. 

3. Провести моделювання та аналіз зміни сили м’язів на динамічній 

моделі ходьби за умов зменшеня довжини важеля абдукторів стегна. 

4. Вивчити біомеханічні параметри ходьби за даними системи GaitRite у 

хворих зі збереженим і зменшеним важелем дії абдукторів стегна. 

5. Розробити спеціальний реабілітаційних комплекс для відновлення 

симетричності ходьби хворих зі зменшеною довжиною важеля дії абдукторів 

стегна після ендопротезування кульшового суглобу. 

Об'єкт дослідження: біомеханічні особливості ходьби хворих на 

коксартроз зі зменшеним важелем дії абдукторів стегна до та після 

ендопротезування кульшового суглоба. 

Предмет дослідження: параметри ходьби за даними системи GaitRite 

(часові та просторові параметри кроку, інтегральний показник функції ходьби). 

Методи дослідження: рентгенометричні – аналіз рентгенограм хворих до 
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та після ендопротезування кульшового суглоба, з метою визначення довжини 

важеля дії абдукторів стегна та збереження його симетричності з контра- 

латеральним суглобом;, графоаналітичне моделювання –математична модель 

для дослідження впливу зменшення довжини важеля дії абдукторів стегна на 

рівновагу таза за умов одноопорного стояння, моделювання динаміки ходьби 

(моделювання ходьби людини в системі OpenSim, де було змодельоване 

зменшення довжини важеля дії абдукторів стегна (10 і 20 мм) та досліджено 

вплив цих змін на біомеханіку ходьби); біомеханічні дослідження ходьби за 

допомогою комплексу GaitRite – обстеження хворих в процесі спостереження – 

до ендопротезування, через 1 рік та у віддаленому періоді 5 – 7 років після 

ендопротезування; контроль біомеханічних параметрів хворих до та після 

проходження спеціального курсу реабілітації для відновлення симетричності 

ходьби;, статистичне дослідження – для верифікації отриманих показників. 

Наукова новизна одержаних результатів 

Отримані нові знання про вплив зменшення довжини важеля дії 

абдукторів стегна після ендопротезування кульшового суглоба на підтримку 

рівноваги таза в разі одноопорного стояння та біомеханіку ходьби. Вивчені 

особливості динаміки змін біомеханічних параметрів ходьби у хворих зі 

збереженою та зменшеною довжиною важеля дії абдукторів стегна в процесі 

спостереження - до операції, через рік після операції та у віддаленому періоді 

через 5-7 років після ендопротезування. 

Практичне значення отриманих результатів 

Доведена необхідність збереження довжини важеля дії сил абдукторів 

стегна при ендопротезуванні кульшового суглоба, як важливого фактора 

відновлення симетричності ходьби пацієнтів після оперативного втручання. 

Розроблено новий спосіб відновлення симетричності ходи людини 

(патент № 126691 UA) та спеціальний реабілітаційний комплекс дікувальної 

фізичної культури з відновлення симетричності ходьби, які дозволяють 
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ефективно відновлювати симетричність ходьби у хворих зі зменшеною 

величиною важеля дії сил абдукторів стегна після ендопротезування. 

Результати досліджень впроваджено в клінічну діяльність Вінницької 

міської клінічної лікарні швидкої медичної допомоги та Вінницькому 

обласному госпіталі ветеранів війни.  

Особистий внесок здобувача 

Автором самостійно проаналізовано наукову літературу та патентну 

інформацію. Автором самостійно розроблено програму досліджень, зібрано 

матеріал дослідження, сформовано групи пацієнтів. Приймав участь в розробці 

концептуальних та математичних моделей, інструментальному обстежені 

хворих. Особисто автором проведено статистичний аналіз результатів 

дослідження. Спільно з науковим керівником проведено аналіз та узагальнення 

результатів дослідження, сформульовані висновки та практичні рекомендації, 

забезпечено їх впровадження в медичну практику та відображення в 

опублікованих працях. 

Наукові дослідження виконані в Вінницькому державному медичному 

університеті ім. М. І. Пірогова МОЗ України: рентгенометричні дослідження – 

на клінічній базі кафедри травматології та ортопедії Вінницькій обласній 

лікарні за консультативної допомоги д.м.н. проф. С. С. Страфуна; дослідження 

параметрів ходьби хворих – на кафедрі нервових хвороб за допомогою доцента, 

канд.мед.наук Г. С. Московко; математичне та динамичне моделювання 

проводили в лабораторії біомеханіки ДУ «Інститут патології хребта та суглобів 

ім. проф. М. І. Ситенка НАМН України» за консультативної допомоги д.м.н., 

проф. О. А.Тяжелова, н.с. М. Ю. Карпінського, н.с. О. Д. Карпінської  

Участь співавторів відображено в спільних наукових публікаціях: 

1. Страфун, С. С., Фіщенко, О. В., & Карпінська, О. Д. (2018). 

Біомеханічні особливості ходьби хворих на коксартроз за даними системи 

GAITRite Частина 1. Геометричні параметри ходьби. Травма, 19 (1), 7-14. 
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doi: 10.22141/1608-1706.1.19.2018.126656. (Автор безпосередньо приймав участь 

у дослідженні хворих на коксартроз, провів статистичну обробку отриманих 

результатів). 

2. Страфун, С. С., Фіщенко, О. В., & Карпінська, О. Д. (2018). 

Біомеханічні особливості ходьби хворих на коксартроз за даними системи 

GAITRite Частина 2. Часові параметри ходьби. Травма, 19 (2), 13-19. 

doi: 10.22141/1608-1706.2.19.2018.130647. (Автор безпосередньо приймав участь 

у дослідженні хворих на коксартроз, провів статистичну обробку отриманих 

результатів). 

3. Страфун, С. С., Фіщенко, О. В., & Карпінська, О. Д. (2018). 

Моделювання ходьби зі зменшеною довжиною плеча дії абдукторів стегна. 

Травма, 19 (3), 39-48. doi: 10.22141/1608-1706.3.19.2018.136405. (Автор 

безпосередньо поставив завдання щодо параметрів динамічної моделі, 

узагальнив отримані результати). 

4. Фіщенко, О. В. (2018). Вплив зміни довжини важеля дій сил 

абдукторів стегна після ендопротезування кульшового суглоба на особливості 

ходьби пацієнтів (аналітичний огляд літератури). Травма, 19 (5), 20-26. 

doi: 10.22141/1608-1706.5.19.2018.146640. 

5. Страфун, С. С., Фіщенко, О. В., Московко, Г. С., & Карпінська, О. Д. 

(2018). Клінічні дослідження параметрів ходьби хворих на коксартроз за даними 

системи GAITRite. Травма, 19 (6), 56-62. doi: 10.22141/1608-

1706.6.19.2018.152221. (Автор безпосередньо приймав участь у дослідженні 

хворих на коксартроз, провів статистичну обробку отриманих результатів). 

6. Тяжелов, О. А., Фіщенко, О. В., Карпінський, М. Ю., 

Карпінська, О. Д., & Браніцький, О. Ю. (2018). Спосіб відновлення 

симетричності ходи людини. Патент № 126691 Україна. (Автор розробив 

концепцію відновлення симетричності ходьби хворих після ендопротезування 

кульшового суглобу). 
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7. Тяжелов, А. А., Карпинский, М. Ю., Карпинская, Е. Д., Гончарова, Л. 

Д., Климовицкий, Р. В., & Фищенко, О. В. (2017). Клинико-биомеханическое 

обоснование и построение модели работы мышц, обеспечивающих 

горизонтальное равновесие таза. Травма, 18(5), 13-18. DOI: 10.22141/1608-

1706.5.18.2017.114115. (Автор безпосередньо ставив завдання для розробки 

математичної моделі приймав участь у створенні моделі та узагальнені 

результатів). 

8. Страфун, С. С., Фіщенко, О. В., Карпінський, М. Ю., & 

Карпінськая, О. Д. (2018). Біомеханічні особливості ходьби хворих при 

збережені та зменшенні довжини плеча дії абдукторів стегна після 

протезування. Матеріали третьої Всеукраїнської Науково-практичної 

конференції «Актуальні питання лікування патології суглобів та 

ендопротезування», Запоріжжя-Приморськ, 6-8 вересня, 85. (Автор 

безпосередньо приймав участь у дослідженні хворих на коксартроз, провів 

статистичну обробку отриманих результатів). 

9. Фіщенко, О. В., Браніцький, О. Ю., Карпінська, О. Д., & 

Карпінський, М. Ю. (2018). Реабілітація хворих після ендопротезування 

кульшового суглоба. Збірник наукових праць за матеріалами Науково-

практичної конференції з міжнародною участю «Сучасні дослідження в 

ортопедії та травматології», Харків, 4-5 жовтня, 148-151. (Автором проведено 

реабілітація хворих на коксартроз після ендопротезування кульшового суглобу, 

їх обстеження, обробка та узагальнення отриманих результатів). 

10. Тяжелов, О. А., Клімовіцький, Р. В., Фіщенко, О. В., 

Гончарова, Л. Д., Карпінський, М. Ю., & Карпінська, О. Д. (2017). Вплив 

розміру офсету ендопротеза кульшового суглоба на підтримку рівноваги таза. 

Матеріали Науково-практичної конференції з міжнародною участю "Сучасні 

концепції лікування ортопедичної патології та наслідків травм опорно-рухової 

системи", Дніпро, 15-16 вересня, 20. (Автор безпосередньо ставив завдання для 
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розробки математичної моделі приймав участь у створенні моделі та 

узагальнені результатів). 

11. Карпінська, О. Д., Клімовіцький, Р. В., Тяжелов, О. А., 

Фіщенко, О. В., Гончарова, Л. Д., & Карпінський, М. Ю. (2017). 

Рентгенометричні дослідження змін плеч дії абдукторів стегна після 

ендопротезування кульшового суглоба. Збірник наукових праць за матеріалами 

Науково-практичної конференції «Сучасні питання тотального 

ендопротезування кульшового та колінного суглобів», Харків, 4-5 жовтня, 107-

108. (Автор самостійно провів збір та обробку даних щодо хворих після 

ендопротезування кульшового суглобу). 

12. Карпінська, О. Д., Карпінський, М. Ю., Фіщенко, О. В., 

Яремін, С. Ю., Демчук Р. М., & Климовицький Р. В. (2016). Особливості 

вертикального стояння хворих із дегенеративними патологіями кульшових 

суглобів за даними статографічних досліджень. Тезисы Всеукраинской 

конференции с международным участием «Особенности оказания медицинской 

помощи в условиях гибридной войны», 26-27 травня, Святогорськ, Україна. 

Травма, 17(3), 20-21. http://trauma.zaslavsky.com.ua/article/view/75769/145445. 

(Автор приймав участь в обстежені хворих, виконав обробку та узагальнення 

результатів досліджень). 

Апробація матеріалів дисертації 

Результати дослідження повідомлені на Всеукраинскій конференції з 

міжнародною участю «Особенности оказания медицинской помощи в условиях 

гибридной войны» (Святогорськ, 2016), на науково-практичній конференції з 

міжнародною участю «Сучасні концепції лікування ортопедичної патології та 

наслідків травм опорно-рухової системи» (Дніпро, 2017), на науково-практичної 

конференції, присвяченої 110-й річниці заснування ДУ «Інститут патології 

хребта та суглобів ім. проф. М. І. Ситенка НАМН України» «Сучасні питання 

тотального ендопротезування кульшового та колінного суглобів» (Харків, 
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2017), на ІІІ Всеукраїнській науково-практичній конференції «Актуальні 

питання лікування патології суглобів та ендопротезування» (Запоріжжя-

Приморськ, 2018), на науково-практичній конференції з міжнародною участю 

«Сучасні дослідження в ортопедії та травматології» IV наукові читання, 

присвячені пам’яті академіка О. О. Коржа (Харків, 2018).  

Структура та обсяг дисертації: Дисертація складається з анотації, 

вступу, аналітичного огляду літератури, опису матеріалу та методів, 5 розділів 

власних досліджень, висновків, списку використаної літератури з 136 джерел, з 

яких 86 латиницею, додатків. Обсяг роботи становить 185 сторінок 

машинописного тексту, містить 51 таблицю та 55 рисунків. 
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РОЗДІЛ 1 

ВИВЧЕННЯ ФУНКЦІЇ ХОДЬБИ У ХВОРИХ НА АРТРОЗ ДО  

ТА ПІСЛЯ ЛІКУВАННЯ (АНАЛІТИЧНИЙ ОГЛЯД ЛІТЕРАТУРИ) 

 

Вертикальна ходьба – є найбільш природною локомоцією людини, яка 

відбувається в результаті складної координованої дії скелетних м’язів, тулуба та 

кінцівок. Якщо через захворювання здатність до ходіння ставиться під загрозу, 

то результатом може бути тимчасове, а інколи і тривале обмеження опоро 

спроможності та інвалідність. Виявлення причин і ступеня тяжкості порушень 

ходьби хворої людини є важливішим завданням лікарів ортопедів-травматологів 

та відновного лікування. 

 

1.1 Соціальні та медичні аспекти артрозу 

 

Кількість ушкоджень та захворювань кульшового суглоба складає 8,1% 

серед всієї патології опорно-рухової системи [46]. 

Тотальна хірургічна артропластика визнана як "операція 20-го століття" за 

високу задоволеність пацієнтів та поліпшення якості життя після операції [98]. 

Тотальне ендопротезування кульшового суглобу (ТЕП) є одним з успішних 

втручань не тільки в ортопедії, але й у сучасній медицині. З часу перших спроб 

ендопротезування кульного суглоба у 1950-х роках удосконалення методології, 

техніки ендопротезування та післяопераційної реабілітації значно збільшили 

ефективність цієї процедури. За даними національних реєстрів [57] клінічний та 

функціональний результат ендопротезування через 10 років у більше, ніж 95 % 

оцінюють як відмінний і більше 80 % протезів виживають після 25 років 

спостереження [116].  

Кількість хворих на артроз стегна зростає, й за оцінками дослідників у 

2010 році у світі було проведено більше 950000 первинних та ревізійних 



27 

операцій з приводу ендопротезування кульшового суглобу [95]. У Сполучених 

Штатах до 2030 р. планується збільшити кількість імплантатів на 174%, але в 

країнах, що розвиваються, такі плани набагато вищі [96] 

Переважно операцію по заміні кульшового суглоба проводять пацієнтам 

похилого віку, але у світі зростає кількість людей відносно молодого віку, які 

бажають отримати від свого кульшового суглобу максимальну віддачу [93]. 

Згідно даних Національного центру статистики охорони здоров’я США [135] в 

період з 2000 по 2010 роки кількість замін кульшового суглобу у людей до 55 

років збільшилося в тричі і становить біля 19 % від всіх таких операцій, 

причому у більшості пацієнтів відмічали лише початкові ознаки остеоартрозу. 

Таким чином, хірурги, які виконують ендопротезування кульшового суглобу 

стискаються із завданням задоволення високих очікувань пацієнтів та 

забезпечення відмінних результатів. 

Виходячи з даних світової статистики, щорічно потребують 

ендопротезування суглобів від 500 до 1000 хворих на 1 млн. населення, для 

України такий показник становить 25 – 40 тисяч хворих щороку. На жаль, поки 

що в Україні таких операцій роблять значно недостатньо [13, 23]. 

 

1.2 Розвиток методів лікування та дослідження функції ходьби хворих 

на коксартроз 

 

Першими зареєстрованими спробами заміни суглобів вважають операції 

німецького професора Ф.Глюк, які були проведені ним у 1891 році. На 10-й 

Міжнародній медичній конференції Ф. Глюк представив використання слонової 

кістки для заміни голівки стегнової кістки пацієнтів, чиї кульшові суглоби були 

зруйновані туберкульозом. Пізніше хірурги експериментували з 

інтерпозиційною артропластикою в кінці 19-го і початку 20-го сторіччя, яка 

включала в себе розміщення різних тканин (м’язів, шкіри, свинячих 
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підшлункових оболонок) між зчленуванням поверхонь кульшового суглобу, 

ураженого артрозом [98]. 

У 1925 році американський хірург Маріус Сміт-Петерсен створив першу 

«прес-форму артропластики» – півкулю зі скла, яка розташовувалася над 

кулеподібною голівкою кульшового суглобу пацієнта та забезпечувала нову 

гладку поверхню для руху. Незважаючи на те, що скло є біосумісним 

матеріалом, воно не змогло протистояти великим силам, які проходять через 

кульшові суглоби і розбивалося, але М. Сміт-Петерсен разом з Ф. Вілсом 

продовжували випробувати інші матеріали і створили перший повний замінник 

суглобу з нержавіючої сталі, який кріпився до кістки за допомогою болтів та 

гвинтів [125]. 

Першим, хто регулярно почав використовувати металеві протези, був 

англійський хірург Джордж Маккі. У 1953 році він почав використовувати 

модифіковану ніжку Томпсона з новою односекційною кобальт-хромовою 

розеткою в якості нового вертлюга. Цей протез мав гарну виживаність, одна з 

яких нещодавно показала 28-річну виживаність 74 % [62], але цей метод 

припинили використовувати до середині 1970-х років через локальні ефекти 

металевих частинок, виявлених під час ревізійної хірургії ендопротезування 

[107]. 

Ортопед-хірург Джон Чарнли, який працював у Манчестерській 

королівській лікарні, вважається батьком сучасного ТЕП. Основи, які він поклав 

в конструкцію ендопротезів на початку 60-х років, використовуються до 

сьогодні. Він замінив компонент вертлюжної западини високомолекулярним 

поліетиленом з високими зносостійкими властивостями та використав 

металевий кульшовий компонент, протез фіксували акриловим цементом, який 

був запозичений у стоматологів [64]. Також Д.Чарнли була введена очистка 

повітря для зниження ризику інфікування [65, 67]. 

Сучасні ендопротези кульшових суглобів є складними продуктами з 
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конструктивної та технологічної точкою зору, і повинні відповідати дуже 

суворим вимогам, які визначаються не тільки їх функціональним призначенням, 

а й доступністю для людей, які потребують ТЕП [102, 117]. На теперішній час 

на ринку широко представлені комерційно доступні ендопротези провідних 

світових виробників: Zimmer, DePuy, Stryker, Smith & Nephew, Biomet, Aesculap 

та інші компанії. Широке застосування ТЕП в медичній практиці дало змогу 

отримати численні статистичні дані про функціонування ендопротезів в 

організмі людини, оцінити їх термін служби та ускладнення, пов'язані з 

ендопротезуванням [88, 89, 92].  

Аналіз літератури вказує на те, що основні ускладнення були і 

залишаються: остеоліз, нестабільність компонентів ендопротезу, руйнування 

ніжок протезів, збільшення зносу матеріалів у парі тертя, виникнення сміття, 

металоз, дислокації ендопротезів, ускладнень, пов'язаних з інфекціями та інших 

[51, 56, 71]. Крім ускладнень, пов’язаних з конструктивними особливостями 

ендопротезів, відмічають симптоматичні ускладнення, які проявляються у 

порушенні біомеханіки ходьби, що проявлялося у знижені швидкості 

пересування, зменшенню довжини кроку, зменшенню сили реакції на землю та 

діапазону рухів стегна. 

Аналіз характеристик функції ходьби хворих при дегенеративно-

дистрофічних захворюваннях кульшового суглобу потребує глибоких знань 

анатомії та біомеханіки суглобу. Розглянемо основні відомості про біомеханіку 

кульшового суглобу. Внаслідок значної глибини суглобової западини 

кульшовий суглоб відноситься до чашоподібної різновидності кулеподібного 

суглобу, в якому можливі рухи навколо трьох осей, але з меншою амплітудою 

ніж в кулеподібному суглобі. 

В процесі локомоцій в кульшовому суглобі змінюється кут між згинанням 

та розгинанням по кривій яка подібна до синусоїди [6, 66]. При нормальній 

ходьбі в звичному темпі амплітуда рухів в сагітальній площині складає 28-36°: 
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на початку періоду опори в кульшовому суглобі відзначається кут згинання в 

18-30° (в середньому 22°), а в кінці кроку (відведенні кінцівки) кут розгинання 

становить 4-12° (в середньому 8°) [43]. За даними В. F. Моrrеу (1991) [110] 

нормальні значення для рухів в кульшовому суглобі при ходьбі становлять при 

розгинанні 15°, згинанні 37°, відведенні 7°, приведенні 5°, внутрішня ротація 5°, 

зовнішня ротація 9°. При оцінці ходи 150 практично здорових людей Н.В. 

Корнілов (1997) [20] отримав близькі результати: амплітуда рухливості яка 

реалізується в кульшовому суглобі складає (36,5 ± 5,0)°, тривалість кроку 

(1,40 ± 0,05) с, коефіцієнт ритмічності дорівнює 1, опороздатність кінцівки рівна 

(50 ± 1) % маси тіла, перерозподіл навантаження на передній та задній відділ 

стопи – 1,8. 

На початку ери тотального ендопротезування 60-х років на зміну ходьби 

після повної заміни кульшового суглоба не звертали особливої уваги [66]. 

Першими, хто почав вивчати проблеми порушень біомеханіки ходьби, 

пов’язаною у тому числі із ускладненнями після ендопротезування кульшового 

суглоба був П. Ф. Лесгафт [21]. Ним було досліджено навантаження на стегнову 

кістку, які складаються з реакції у кульшовому суглобі та зусиль активних 

м’язів. Перші роботи щодо просторової орієнтації тазу при нормальній ходьбі 

були проведені А. К. Покатиловим та співавт. (1974) [32], а для хворих на 

ортопедичні захворювання І. П. Вагановою [11]. 

 

1.3 Історичні та сучасні технології моделювання ходьби 

 

Експериментальному визначені суглобних реакцій була присвячено низка 

досліджень "In Vivo Measurements of Hip Joint Forces" [73, 85, 130, 131]. Реакції 

у кульшовому суглобі реєстрували спеціальними тензодатчиками, вмонтованими 

в шийку ендопротеза, який встановлювали пацієнту. В експерименті прийняли 

участь 5 пацієнтів у віці від 50 до 80 років. Були досліджені навантаження на 
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кульшовий суглоб при нормальній ходьбі з різною швидкістю, ходьбі по сходах 

вверх/вниз, вставання зі стільця. Отримані дані до сьогодні служать для 

верифікації математичних моделей рухів людини. 

Математичне моделювання є одним зі способів кількісного аналізу 

навантажень на кульшовий суглоб. Даний підхід дозволяє по даним о динаміко-

кінематичної структурі руху розрахувати зусилля у м’язах та реакції у 

кульшовому суглобі [34]. 

Більшу увагу на патологію ходьби після ендопротезування стали приділяти в 

останні 20 років через зростання очікувань пацієнтів, збільшення кількості ТЕП та 

застосування ТЕП у більш молодої й вимогливої групи пацієнтів [69, 108, 112]. 

Основними показниками якості ходьби є інтегральні параметри, які 

оцінюють час навантаження хворої та здорової кінцівок та розподіл 

навантаження упродовж фаз ходьби. Загальна характеристика порушень ходьби 

до та після ендопротезування кульшового суглоба приведена в роботі  

А. А. Надєєва  [29], в якій автори показали, що при коксартрозі в наслідок 

больового синдрому скорочується час опори на хвору кінцівку з компен-

саторним ростом тривалості опори на іншому (здоровому) боці. Зменшується 

амплітуда переднього та заднього поштовхів, а саме відбувається обмеження 

навантаження на хворий суглоб під час найбільш різкої зміни сил взаємодії 

кінцівки з опорною поверхнею, помітно знижується темп ходьби. Асиметрія 

часових та опорних параметрів більше проявляється при однобічному уражені 

кульшового суглоба, але й присутня й при двобічному коксартрозі, так як 

частіше один суглоб страждає більш за другий. В цілому для хворих на 

дегенеративно-диспластичні ураження кульшового суглобу характерна 

динамічна нестабільність біомеханічних параметрів ходи. На думку авторів, які 

цитуються, основна причина цього в порушенні аферентації від суглобових 

рецепторів хворої кінцівки, в наслідок її розвантаження через больові відчуття 

зменшується потік аферентної інформації також і з м’язів. При двобічному 
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ураженні потік інформації ще більш знижений, що призводить до поступового 

зменшення здатності точно керувати рухами. 

Т. В. Буйлова та Д. Е. Сиднев [8] за допомогою біомеханічного комплексу 

обстежила 85 хворих у віці від 18 до 55 років з коксартрозом І-ІІІ стадій. 

Виявлені порушення ходи відзначались як у часових так і просторових 

характеристиках кроку. В 44 % випадків відмічалось зменшення періоду опори 

на хворому боці, у 7 % – збільшення, у інших тривалість періоду опори була в 

межах норми. Зменшення амплітуди згинання/розгинання в ураженому суглобі 

компенсувалось її відносним зростанням на контр латеральному боці. В значній 

кількості випадків був зменшений перекат через п’яту на обох кінцівках, у всіх 

хворих на коксартроз відмічалось зниження реакції опори хворої кінцівки, 

порушення ритму ходи. Зменшення опоро здатності супроводжувалось значною 

різницею біомеханічних параметрів від кроку до кроку. Таким чином розмір 

навантаження хворої кінцівки не тільки зменшувався, але й ставав непостійним.  

У хворих однобічним коксартрозом ускладненим вкороченням кінцівки, 

контрактурою кульшового суглобу з супутнім компенсаторним лордосколіозом, 

виникає порушення орієнтації тазу в трьох площинах [113]. Отримані за 

допомогою чутливих датчиків, які вимірювали ротацію тазу у фронтальній, 

сагітальній та горизонтальній площинах при ходьбі у вільному темпі обробляли 

за допомогою комп’ютерних програм. У здорових вони були правильної форми, 

симетричні та повторювались при кожному новому циклі ходи, у хворих на 

коксартроз хвилі мали неправильну форму, характеризувались асиметрією та не 

завжди повторювались.  

В цілому за даними літератури компенсаторні реакції організму які 

спостерігаються при дегенеративно-дистрофічних ураженнях кульшового 

суглобу направлені на зменшення патологічних проявів, впливають на ходьбу 

таким чином: 

- переніс опори на здорову або менш хвору ногу, 
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- зменшення тривалості опорної фази та збільшення періоду переносної 

фази кроку; 

- через руйнування голівки стегна у хворих розвивається нахил тазу у бік 

ураженої кінцівки, а при тривалому перебігу захворювання при розвитку 

контрактур відбуваються ротаційні зміни положення тазу. 

- збільшення робочої амплітуди рухливості в дистальних суглобах хворої 

кінцівки для компенсації наявного обмеження рухів в кульшовому суглобі. 

По мірі розвитку патологічного процесу поступово скорочується 

тривалість відносної ремісії та знижається або повністю зникає ефективність 

консервативної терапії. Резерви компенсації, направлені на часткове збереження 

опороздатності кінцівки, утримання вертикальної постави тулуба при ході, 

зменшення больового синдрому, все більш вичерпуються, що закінчується 

повним зривом компенсації з проявом дегенеративно-дистрофічних змін в 

поперековому відділі хребта, контрлатеральному кульшовому та колінних 

суглобах [4, 19, 47-49, 115]. Різко зростає енергетична ціна ходи. Для 

збереження гомеостазу організм з порушенням функцій локомоцій змушений 

реагувати напруженням з боку забезпечуючи систем, насамперед серцево-

судинної [115]  

Ендопротезування кульшового суглобу призводить до певних позитивних 

змін в біомеханіці ходи – збільшення довжини кроку, більш рівномірний 

розподіл навантаження на нижні кінцівки, зменшення періоду подвійного 

кроку, що впливає на збільшення темпу пересування [24, 100]. Полегшується 

також підтримка вертикальної пози, хода характеризується симетричністю 

подографічних та іхнографічних величин, функція поштовху оперованої 

кінцівки збільшується в 2-8 раз [33]. Данні подографії свідчать про зменшення 

асиметрії ходи, збільшення коефіцієнту ритмічності, та збільшення 

міжланкових кутів в кульшовому та колінному суглобах [72].  

При рентгенологічному дослідженні було оцінено вплив успішного 
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ендопротезування на інші ланки опорно-рухового апарату, що виявило 

відсутність ознак прогресування патологічного процесу в контрлатеральному 

кульшовому суглобі в 75,4 % та в попереково-крижовому відділі хребта в 

67,4 % хворих [15]. 

В ряді робіт підкреслюється залежність біомеханіки від правильної 

імплантації ендопротезу, дотримання кутів фронтальної та горизонтальної 

відповідності та особливо від встановлення тазового компоненту в зоні 

анатомічного центру ротації кульшового суглобу. Також особливу увагу 

приділяють забезпеченню рівної довжини нижніх кінцівок. В зв’язку з цим 

виникають деякі складнощі при диспластичному коксартрозі, так як довжина 

оперованої кінцівки збільшується за рахунок установки ацетобулярного 

компоненту в істинній вертлюжній западині та відновленні шийково-

диафізарного кута стегновим компонентом ендопротезу.  

При ендопротезуванні дегенеративного суглоба хірург намагається 

відновити нормальну анатомію суглоба, але залишається декілька протиріч 

відносно оптимального розміщення компонентів [97, 103]. Для відновлення 

оптимальних біомеханічних сил суглоба, вертлюжна маса повинна бути 

медіалізована, що призводить до зменшення відстані між центром крутіння та 

віссю тіла [60], це забезпечує кращі механічні умови для абдукції м’язів стегна 

[55], але виникає ризик скорочення глобального зміщення. Вважається, що 

важливо компенсувати еквівалентне збільшення зміщення стегнової кістки для 

забезпечення біомеханічної стійкості [55, 72]. При збільшені зміщення стегнової 

кістки виникає ризик надмірної компенсації, що призведе до збільшення 

напруження м’язів абдукторів і, можливо зниження їх функції. Вирішенню цієї 

проблеми було присвячена робота F. Bjørdal та K. Bjørgul [59Ошибка! 

Источник ссылки не найден.]. Метою дослідження було вивчення 

взаємозв'язку між зміною важеля важелів м'язів абдукторів та клінічним 

результатом, включаючи можливі наслідки перебільшеного зсуву. Вони 
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дослідили, чи існують якісь відмінності в клінічному результаті між пацієнтами, 

які мали збільшення важеля рук порівняно з пацієнтами, які зберігали свою 

анатомічну руку важеля. Але оцінка результатів по даним рентгенограм та 

опитувальнику Харіса не вивила значущої різниці між пацієнтами зі збільшеним 

важелем абдукторів стегна і тими, у кого було збережено анатомічна симетрія. 

Є дані, що зміщення відіграє важливу роль, коли оцінюють клінічні результати 

ТЕП. В деяких дослідженнях було зафіксовано, що збільшення зміщення 

приводить до збільшення діапазону рухів, покращенню механічних переваг 

абдукторів стегна й підвищенню стабільності через збільшення подовження 

м’яких тканин [55, 104, 106] Неможливість відновити компенсацію призводила 

до посилення реактивних сил суглоба, і, як слід збільшенню зносу поліетилену 

[120]. Але N. J. Little та співав. [99] припустив, що збільшення більше, ніж на 5 

мм від контрлатерального стегна також може призвести до зносу поліетилену. 

Важливість зміщення стегнової кістки при ТЕП була підкреслена у деяких 

авторів, робіт, які безпосередньо досліджували роль важеля абдукторів та його 

вплив на клінічний результат замало. Дослідження показали, що існує кореляція 

між довжиною важеля абдуктора стегна й силою м’язів. McGrory та співав.80] 

повідомили, що довжина важеля є одним з найбільш важливих факторів, що 

впливають на м'язову силу абдуктора. Використовуючи тривимірну 

біомеханічну модель, S. L. Delp та співав. [75] продемонстрував, що бічний зсув 

центру тазостегнового суглоба негативно впливає на функцію м'язів абдукторів, 

зменшуючи важіль, тим самим зменшуючи здатність генерувати моменти 

тазостегнового суглоба. A. Terrier та співав. [126] виявили, що переваги 

медіалізації чашок варіюються в залежності від індивідуальної анатомії 

пацієнта і висловили, що медіалізацію слід збалансувати з можливими 

недоліками, такими як збільшення втрати кісткової маси. До висновків, що 

збільшення важеля абдукторів стегна покращує функціональний результат 

прийшли і інші дослідники [70]. 
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Останнім часом всі більше дослідників вивчають вплив зміни довжини 

важеля абдуктора стегна як на конструктивні компоненти ендопротезів, так і на 

біомеханічні характеристики ходьби, особливо у віддалені терміни 

спостереження. Якщо ще 10 років тому основним інструментом дослідників 

було клінічне дослідження пацієнтів та переважно статичні моделі, то зараз на 

допомогу прийшли потужні комп’ютерні технології моделювання, тривимірне 

моделювання по реальним томограмам, програми моделювання ходьби людини 

з можливістю передачі для аналізу реальних даних пацієнта – антропометричні, 

рентгено- та томографічні, біографічні. Дослідники вже працюють над 

вивченням впливу зміни асиметрії у декілька міліметрів. 

За останні 2-3 роки вийшло декілька робіт присвячених дослідженню 

впливу зміни довжини важеля абдукторів стегна після ендопротезування на 

ходьбу людини. E. Sariali та співав. [122] провели проспективне порівняльне 

дослідження 28 пацієнтів, яким була виконана повна артропластика стегнових 

суглобів. Було досліджено 3 групи хворих до та після ендопротезування у яких 

констатували мінімальне зменшення на 15 % (9 пацієнтів), відновлення (14) і 

мінімальне збільшення на 15 % (5). Аналіз ходьби проводився через 1 рік. Будо 

доведено, що зменшення важеля на 15 % призводить до зміни параметрів 

ходьби. На відміну від груп з «відновленим» та «збільшеним» важелем в групі зі 

«зменшеним» важелем спостерігалася статистично значима асиметрія між 

сторонами, з меншим діапазоном руху та більш низькою максимальною 

швидкістю качання на протезованому боці. Було виявлено, що зміна важеля на 6 

мм вже має клінічні наслідки. 

H. A. Rüdiger та співав. [119] в проведеному досліджені представили 

кількісні дані про вплив зміни зміщення стегнової кістки на м’язові та сумісні 

сили при нормальній ходьбі. Зменшення важеля стегнової кістки потребувало 

від хворого збільшення сили м’язів абдукторів (до 20 %) для підтримки 

нормальної ходьби, що в свою чергу збільшувало силу сумісної реакції. Вони 
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висловили думку, що означений ефект підкреслює важливість точної 

реконструкції зміщення стегнової кістки. 

F. Amirouche та співав. [53] провели комплексне дослідження впливу 

зміни довжини важеля абдуктора стегна на параметри ходьби пацієнтів та на 

мікрорухливість ніжки ендопротезу в кістковому каналі. Дослідники вивчали 

вплив зміни важеля абдукторів у межах [+5; -5] мм. Вивчення параметрів 

ходьби проводили за допомогою системи OpenSim. Як повідомляють автори, 

зменшення довжини важеля абдукторів призвело до збільшення тривалості 

циклу ходьби на 0,03 с та збільшенню сил тазової частини суглобів, м’язи 

активуються раніше. 

 

1.4 Огляд проблеми реабілітації 

 

При всіх позитивних впливах тотального ендопротезування кульшового 

суглобу на біомеханіку ходьби, нормальна локомоція у більшості хворих, не 

відновлюється [5, 50, 52, 58, 94, 105],чи спостерігається помітне її порушення 

упродовж року [61]. Часто лікар відмічає, що рухи у суглобі здійснюються у 

повному обсязі, сила м’язів достатня, рентгенологічний результат відмінний, 

але кульгавість залишається. причиною такого явища, за думкою багатьох 

авторів. полягає не стільки в слабкості м’язів, скільки в порушенні організації 

роботи м’язів, які оточують кульшовий суглоб. Справа полягає в тому, що 

ходьба людини характеризується оптимальним сполученням зовнішніх 

(гравітаційних, інерційних) та внутрішніх (м’язових) сил [7]. Отже, через 

недостатність м’язового апарату який супроводжує дегенеративно-

дистрофічний процес у кульшовому суглобі та оперативне втручання впливає 

на біомеханічні характеристики ходьби після ендопротезування. І як 

повідомлялося вище, на силу м’язів і відповідно на ходьбу впливають і помилки 

чи особливості встановлення ендопротезу у кожному конкретному випадку.  
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Якість життя пацієнтів з важкою патологією кульшових суглобів 

визначається не тільки адекватністю правильністю ендопротезування, алей 

комплексом відновного лікування [3, 30]. 

Операція ендопротезування з використанням сучасних конструкцій це по 

суті тільки частина шляху до успішних результатів. Не менш важливим, а у 

деяких випадках, суто обов’язковим є проведення періоду реабілітації як до, так 

і після ендопротезування. Для успішного проведення ендопротезування 

необхідно бути комплекс заходів, які дозволяють повноцінно обстежити 

хворого. підготовити його до операції та провести його реабілітацію [3].  

Грамотно проведені до та після операційні заходи у хворих з 

коксартрозом це не тільки запорука гарного результату ендопротезування, а 

насамперед й економічна проблема, яка дозволяє знизити інвалідність, ризик 

ускладнень. Над проблемами економічних питань реабілітаційних заходів в 

останні роки працюють багато дослідників за кордоном і це не тільки в 

інтересах страхових компаній, а й економічного ефекту взагалі [83, 123, 129]. 

При недостатньо активному відновному лікуванні адаптація хворого після 

ендопротезування проходить повільно й може виявитися неповною [82]. На 

жаль сьогодні в Україні реабілітаційні заходи з пацієнтами до та після 

ендопротезування проводять переважно у лікувальних закладах де й проводять 

само ендопротезування, тобто порівняно обмежений час. і після того, як хворий 

покидає лікувальний заклад, реабілітація практично припиняється. І тільки деякі 

хворі проходять додатковий курс реабілітації у спеціальних закладах чи на 

санаторно-курортному лікування.  

Реабілітація пацієнтів після ендопротезування кульшового суглобу 

повинна бути направлена на відновлення функціональних спроможностей 

опорно-рухової системи у цілому [1, 2, 25, 28]. Автори багатьох робіт 

підкреслюють важливість індивідуального підходу до реабілітації, в якій 

приймають участь фізіотерапевт, лікар ЛФК, психотерапевт. Відсутність такого 



39 

лікування уповільнює відновлення функцій та повертання до нормального 

життя [14, 68]. 

Відповідно дослідженням Л. Г. Буканової [9] група інвалідності, яка 

надається при первинному зверненні, у більшості випадків залежить від 

достатності відновного лікування у післяопераційному періоді. З пацієнтів, які 

отримали однократний курс реабілітації (переважно ранній післяопераційний) 

отримали ІІ групу інвалідності у 71 %, при тому ж хворі, які пройшли декілька 

курсів реабілітації ІІ групі інвалідності отримали 67 %. 

В останні роки за кордоном повилась ціла низка робіт, присвячена 

реабілітації після ендопротезування суглобів нижніх кінцівок, в яких автори 

наполягають не тільки на функціональній необхідності проведення періодичних 

реабілітаційних заходів, а й підкреслюють значну економічну ефективність 

таких заходів [111, 118, 134]. 

Аналіз літератури показав, що при тяжких дегенеративно-дистрофічних 

ураженнях кульшового суглобу у хворих виникає важке спотворення 

біомеханіки ходьби, що виражається у зменшені часу опори  на стопу, переніс 

ваги тіла на здорову, чи порівняно здорову кінцівку, зменшується довжина 

кроку через виражену контрактуру у кульшовому суглобі. У хворих 

спостерігається зростання асиметрії параметрів кроків здоровою та хворою 

кінцівками. Часто виникає нестабільність параметрів від кроку до кроку. 

Ендопротезування кульшового суглобу призводить до позитивних здвигів 

параметрів ходьби, а саме збільшення довжини кроку, відновлення опори на 

протезовану кінцівку. Зростає швидкість пересування. Але у більшості хворих 

зберігається недостатність м’язового апарату, які у час перебігу захворювання 

втратив спроможність повноцінного функціонування. Крім того, проведене 

хірургічне втручання теж впливає на якість ходьби. За даними літератури було 

виявлено, що асиметрія довжини важеля абдукторів стегна відіграє свою 

негативну роль в уповільнені відновлення ходьби, особливо у віддалені періоди.  
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Було відмічено, що післяопераційна реабілітація хворих на коксартроз для 

більшості хворих проводиться недостатньо, і стосується переважно, тільки 

періоду одразу після ендопротезування, що є недостатнім для повноцінного 

відновлення функціональності хворих. Причому ця проблема існує не тільки в 

Україні, а й за даними авторів, практично у всьому світі, хоча і в меншому 

обсязі. 
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РОЗДІЛ 2 

МАТЕРІАЛ І МЕТОДИ 

 

2.1. Рентгенометричні дослідження 

 

Матеріалом дослідження були оглядові рентгенограми тазу 42 пацієнтів у 

віці від 29 до 76 років після однобічного ендопротезування, виконаного на базі 

Вінницької обласної лікарні. Схема визначення довжини важеля дії абдукторів 

стегна наведена на рис. 2.1. 

О1
О2

a b

А1

А2

 

Рис. 2.1. Рентгенометрія по оглядовому знімку таза.  

a – довжина абдуктора не протезованого кульшового суглоба; 

b – довжина абдуктора після ендопротезування. 

 

На рентгенограмах вимірювали відстань від центрів обертання головок 

ендопротеза та контрлатеральній стегнової кістки до великих вертлюгів 

відповідних кісток.  
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2.2. Графоаналітичне дослідження 

Для визначення впливу довжини важеля дії сил абдукторів стегна 

(ДВДСАС) на підтримку рівноваги таза при одноопорному стоянні було 

проведено математичне моделювання силової взаємодії м'язів, що задіяні в 

цьому процесі. Сумісно із співробітниками лабораторії біомеханіки 

ДУ «Інститут патології хребта та суглобів ім. проф. М. І. Ситенка НАМН 

України», було побудовано схему відповідних м'язових зусиль (рис. 2.2).  

 

O

F1
F2

F3

F4

F
5
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Рис. 2.2. Схема м'язових зусиль, які забезпечують рівновагу тазу при 

одноопорному стоянні. 

 

Для розрахунків величини тяглових зусиль м'язів, які беруть участь в 

стабілізації тазу і величини важеля прикладання цих зусиль взяті дані Delp S.L. 

[76] (табл. 2.1, 2.2)  
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Таблиця 2.1 

Величини тягових зусиль м’язів, які приймають участь в стабілізації тазу 

та величини важелів надання цих зусиль 

Сила М'яз Макс. сила, Н Важіль сили, м 

F1 Piriformis 295 0,04 

F2 

Gluteus medius 

gluteus medius 1 550 

1365 

2105 0,03 

gluteus medius 2 380 

gluteus medius 3 435 

Gluteus minimus 

gluteus minimus 1 180 

585 gluteus minimus 2 190 

gluteus minimus 3 215 

Tensor fasciae latae 155 

F3 Iliopsoas 
iliacus 430 

800 0,01 
psoas 370 

F4 Sartorius 105 0,04 

F5 Rectusfemoris 780 0,02 

F6 
Gluteus 

maximus anterior 

gluteus maximus 1 380 

1300 0,03 gluteus maximus2 550 

gluteus maximus3 370 

 

Таблиця 2.2 

Величини кутів дії м'язових сил, які стабілізують таз 

Сила М'яз Кут Величина кута, град 

F1 piriformis 1 70 

F2 

gluteus medius 

2 30 gluteus minimus 

tensor fasciae latae 

F3 iliopsoas 3 20 

F4 sartorius 4 20 

F5 rectus femoris 5 5 

F6 gluteus maximus anterior  6 10 
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2.3. Аналіз роботи м’язів під час ходьби у хворих зі зменшеним 

важелем дії сил абдукторів стегна 

Моделювання ходьби проводили у програмі OpenSim.OpenSim – це 

програмна система з відкритим кодом для біомеханічного моделювання та 

аналізу. Система надає широко доступні інструменти для проведення 

досліджень біомеханіки й науки про рух.  

OpenSim дозволяє проводити широкий спектр досліджень, включаючи 

аналіз динаміки ходьби, моделювання хірургічних процедур, аналіз 

навантажень, анімацію руху людини і тварин, тощо. Програмне забезпечення 

дозволяє виконати аналіз зворотної динаміки і моделювання ходьби у динаміці. 

OpenSim є однією з програм Simbios – Центра біомедичних обчислень NIH в 

Стенфордському університеті. Заснована в 2004 році, Simbios надає провідні 

програмні та обчислювальні інструменти для фізико-орієнтованого 

моделювання та моделювання біологічних структур. OpenSim був розроблений, 

щоб просунути дослідження біомеханіки, забезпечуючи загальну основу для 

розслідування і транспортний засіб для обміну складної кістково-м'язова моделі 

[74]. 

В якості базової моделі для аналізу роботи м’язів у хворих зі зменшеною 

ДВДСАС була взята модель gait2394 (рис. 2.3, а). Це 3D комп’ютерна модель з 

23 ступенями вільності у системі скелетно-м’язової системи людини. Модель 

gait2392 має 76 м’язів нижніх кінцівок та тулуба. Модель була створена 

F. C. Anderson й S. L. Delp (Стенфордський університет) [74], D. G. Thelen [127] 

(Університет Вісконсіна-Медісона) та M. R. Carhart [63] і є основою для 

моделювання будь-яких станів кістково-м’язової системи людини.  

Немасштабована версія моделі являє собою об'єкт зросту 1,8 м і має масу 

75,16 кг. Для створення моделі для аналізу ходьби у хворих після 

ендопротезування кульшового суглобу було проведено зміна геометричних 



45 

складових, а саме форма стегнової кістки, де нормальна голівка була замінена 

протезом із заданими параметрами.  

Збудований геометричний об’єкт був підключено до моделі (рис. 2.3, б). 

 

  

а б 

Рис. 2.3. Елементи для аналізу ходьби в системі OpenSim: а) базова 

модель; б) протезована (темна) та нормальна кінцівки в моделі, що аналізується. 

 

Було проаналізовано роботу м’язів на протезованій кінцівці при трьох 

варіантах зменшення довжини плеча дії абдукторів стегна та при нормальній 

(початковій) довжині. Вкорочення довжини плеча дії аддукторів стегна 

становили 10 та 20 мм.  

Для створення відповідних умов для моделювання та аналізу ходьби 

людини зі зменшеною ДВДСАС було використано інструменти трансформації 

та аналізу, що входять в стандартний пакет OpenSim. Для моделювання 

вкорочення ДВДСАС було змінено координати орієнтації стегна у вертлюжній 
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западині. Для моделювання ходьби було застосовано алгоритм інверсної 

кінематики. та інверсної динаміки. Для аналізу силових характеристик м’язів 

було застосовано алгоритми Computed Muscle Control. 

Відмітимо, що модель імітує тільки зменшення довжини плеча дії 

абдукторів стегна, і не враховує наявність больових синдромів, які можуть 

спотворювати ходьбу. Основні геометричні дані моделі OpenSim, яку 

використовували у дослідженні. Модель складається з 7 основних сегментів: 

таз, стегнова кістка, колінна чашка, великої та малогомілкової кісток, таранної 

кістки та стопи (п’яткової, човноподібної, кубовидної, клиновидної та 

плюснових кісток та пальців). Моделі суглобів нижньої кінцівки визначені 

відносно рухів цих сегментів.  

 

2.4. Параметри ходи та методи їх дослідження 

Клінічні дослідження параметрів ходьби були проведені у 46 хворих на 

коксартроз, які було поділені на дві групи. До І групи увійшло 26 хворих, у яких 

рентгенометрично після ендопротезування кульшового суглоба довжина важеля 

дії сил абдукторів стегна не змінилася, або різниця не перевищувала 10 мм у бік 

зменшення, до ІІ групи потрапили хворі (20 пацієнтів), у яких після 

ендопротезування рентгенометрично було виявлено зменшення ДВДСАС 

більше, ніж на 10 мм. Обстеження проводили до ендопротезування, через 1 рік 

після ендопротезування та у віддалений період від 5 до 7 років.  

Обстеження проводили за допомогою системи GaitRite [81]. Референтна 

норма була взята з дослідження кафедри нервових хвороб Вінницького 

національного медичного університету ім. М. І. Пірогова [28].  

Параметри, що отримують за допомогою системи GaitRite можна поділити 

на три групи: просторові, які описують геометрію кроків, часові – тривалість 

інтервалів ходьби та параметри тиску стопи на поверхню під час ходьби.  
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Основні поняття та терміни GaitRite, які відносяться до просторових 

параметрів ходьби (рис. 2.4) 

 

А G

D

F

KC

Лінія прогресії

 

Рис. 2.4. Основні поняття для оцінки параметрів GaitRite. 

 

Line of Progression – Лінія Прогресії. Це лінія, яка з’єднує центри п’яток 

двох послідовних відбитків стопи однієї ноги. На рис. Лінія прогресії 

сформована для лівого кроку та єднає точки A та G  

Stride length (StrL) – Довжина довгого кроку відстань між послідовними 

однойменними відбитками стоп. Вимірюється відстань між точками п’яток двох 

послідовних відбитків однієї стопи по лінії прогресії кроку (рис. 2.5). Одиниці 

вимірювання сантиметри. Довжина кроку може бути від’ємною величиною, якщо 

пацієнт не може пересунути точку п’ятки ноги, яка приземлюється від п’ятки 

протилежної ноги. 

H-H Base Support – Ширина опори – відстань між відбитками стопи до осі 

прогресії руху протилежної стопи. Вимірюють як вертикальну відстань від 

центра п’ятки одного сліду на лінію прогресії, сформованою двома слідами 

протилежної кінцівки (рис. 2.5). 
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Довжина довгого кроку

(Stride length StrL)

Лінія прогресії 

правого кроку

Лінія прогресії 

лівого кроку

Н-Н Base Support

 

Рис. 2.5. Схема вимірювання довжини довгого кроку та ширини опори. 

 

Step length (SL) – Довжина кроку або короткий крок – відстань між 

відбитками стоп різнойменних стоп. Вимірюють вздовж лінії прогресії кроку 

від центру п’ятки однієї ноги до центру п’ятки другої (рис. 2.6). Одиниці 

вимірювання сантиметри. 

Довжина короткого кроку 

(Step length SL)
 

Рис. 2.6. Схема вимірювання довжини кроку. 

 

Toe In/ Toe Out – Кут розвороту стопи під час ходьби. Це кут між лінією 

прогресії та середньою лінією сліду стопи – тобто кут розвороту стопи по 
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відношенню до осі напрямку руху однойменної ноги (рис. 2.7). Визначають у 

градусах. У нормі кут розвороту стопи коливається в межах від 10 до 15°. 

 

Лінія прогресії 

правого кроку

Лінія прогресії 

лівого кроку

τ

 

Рис. 2.7. Схема вимірювання кута розвороту стопи (Тое). 

 

Distance Traveled – Дистанція. Вимірюється по горизонтальній осі від 

центру п'ятки першого сліду до центру п’ятки останнього сліду. Одиниця 

виміру сантиметри. 

Leg Length (LL) – Довжина Ноги (LL). Довжина ноги вимірюється від 

великого вертлюга до підлоги, проходячи через середину латеральної кісточки. 

Кожна кінцівки вимірюється окремо. Одиниці виміру – сантиметри. 

Часові характеристики ходьби 

Step Time - Тривалість кроку – це час, виміряний від першого контакту 

однієї стопи до першого контакту другої.  

Gait Cycle Time – Тривалість одного циклу кроку – це час, між першим 

контактом двох послідовних кроків однієї ноги. Обидва параметри визначають 

у секундах (рис. 2.8). 

Під час вимірювання тривалості часу кроку оцінюють опорну спроможність 

стопи, опосередковано можна оцінити і здатність хворого здійснювати перекат 

стопи. Параметри тривалості одного циклу стопи дозволяють охарактеризувати 
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опірність обох стоп, але додатково можна оцінити і параметри відриву тієї стопи, з 

якої починався крок. 

Лінія прогресії 

лівої ноги

правої ноги

Тривалість одного циклу лівої ноги

(Gait Cycle)

t, c

t, c

Тривалість кроку правої

 ноги (Step time)

Тривалість кроку лівої 

ноги (Step time)

Тривалість одного циклу правої ноги

(Gait Cycle)

 

Рис. 2.8. Діаграми часових параметрів ходьби. Формування кроку однієї 

ноги та одного циклу кроку ноги. 

 

Несиметричність часових характеристик ходьби може свідчити про 

неспроможність стопи нести навантаження тіла людини під час ходьби.  

Mean Normalized Velocity (MNV) – Середня нормалізована швидкість. 

Розраховується поділом швидкості на дожину ноги с секунду ((LL/с). Середня 

довжина ніг обчислюються сума довжини правої та лівої ніг.  

Single Support (SS) – Одиночна опора час між останнім та першим 

контактом однієї ноги (тривалість опори на одну ногу), який дорівнює часу 

переносу протилежної ноги. Вимірюють у секундах і відображають як відсоток 

від тривалості часу циклу ходьби тієї ж ноги (рис. 2.9).  

Інтегральний показник якості ходьби. Одним з інтеграційних показників 

якості ходьби є показник Functional Ambulation Perfomance Score (FAPS, FAP 
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Score - Функціональна здатність пересування), який базується на оцінці дев’яти 

STP. FAPS базується на основних параметрах ходьби і представляє собою 

кількісну оцінку ходьби пацієнтів, які отримані при дослідженні. FAP Score 

інтегровано в систему GaitRite силової доріжки та може вважатися золотим 

стандартом для аналізу STP.  

t, c

Останній контактПерший контакт

Тривалість одиночної опори (Single Support)

 

Рис. 2.9. Схема вимірювання тривалості опори на одну стопу. 

 

Далі представимо алгоритм розрахунку FAP Score (рис. 2.10). Дану схему 

запропоновано A. Gouelle [84].  

FAP розраховується відніманням балів з максимальної їх кількості (100 

балів) при самостійно обраній пацієнтом швидкості пересування по доріжці. 

Для розрахунку додатково потрібні такі дані: Step Time (sec) - час кроку, с; Step 

Length (cm) – довжина кроку, см; Step/Extremity Ratio - відношення довжини 

кроку до довжини кінцівки SL/LL; Mean Normalized Velocity – нормалі зона 

швидкість, яка розраховується поділом швидкості на середню довжину нижніх 

кінцівок (V/LL); Step Length Differential, cm – асиметрія відношення SL/LL між 

кінцівками; H-H Base Support (BOS) – динамічна база підтримки (відстань від 

центру п’ятки одного відбитку до лінії прогресії, що створена двома відбитками 

протилежної кінцівки). 



52 

Прострово-часова

запис параметрів 

та розрахунок
V/LL, SL/LL та 

час кроку для визначення 

відхилення від норми

Визначення асиметрії 

SL лівого/правого

V та SL 

нормалізація 

до LL

LL

Функція лівого кроку

Step Function Left

Функція правого кроку

Step Function Right

Співвідношення різниці 

кроків кінцівок

Diff Step Extr. Ratio

Порівняння динамічної 

BOS

Dyn. Base of Support

A (22)

B (22)

C (8)

D (8)

Домоміжні засоби 

та пристрої

Амбулаторні засоби

(милиці, ходунки тощо)

Допоміжні пристрої

(ортези, шини)

Допоміжні засоби

Ambulatory Aids

Допоміжні пристрої

Assistive Devices

E (5)

F (5)

FAP Score=

100-(A+B+C+D+E+F)

Динамічна BOS 

для порівняння

підтримки до 

нормальної

BOS

 

Рис. 2.10. Блок-схема розрахунку функціонального показника FAP. V – 

velocity (швидкість); LL – Leg length (довжина кінцівок); SL – step length 

(довжина кроку); BOS – base of support (база підтримки). 

 

Довжина кінцівки вимірюється відстанню від великого вертелу до полу 

через перетин латеральної кісточки. 

Оцінка розраховується для кожного параметру, а потім використовується 

у чотирьох різних категоріях (A – D, рис. 1). Наочно алгоритм розрахунку та 

бальна оцінка параметрів наведена на рис. 2.11. Абсциса (нижня вісь) – 

нормалізована швидкість (LL, s) – норма від 1,1 до 1,5; абсциса (верхня вісь) – 

час кроку – норма від 0,5 до 0,63 с; ордината – відношення довжини кроків лівої 

та правої кінцівок – норма від 0,69 до 0,86. На діаграмі нормальні значення 

відмічені темним прямокутником. Сіра зона – незначна патологія. Розраховані 

параметри відмічаються на діаграмі жирними лінями. Чим більше розраховані 

параметри відхиляються від нормальних значень, тим більше балів віднімають. 
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Рис. 2.11. Графічна основа розрахунку для аналізу функціональної 

функції кроку правої і лівої кінцівок. 

 

І – Функція лівого та правого кроків. Нормальні значення відношення 

SL/LL, час кроку (норма від 0,5 до 0,63 с), і відношення V/LL нанесені на 

подвійний діаграмі абсцисою, що обмежує зону «нормальних значень». Чим 

далі значення пацієнта знаходяться в цій області, тим більше число балів треба 

відняти (від 0 до 22 для кожної зі сторін (лівий і правий)).  

ІІ – Diff Step Extr. Ratio (відношення SL/LL). Абсолютна різниця між лівим і 

правим відношенням (SL/LL) використовується для обчислення різниці. Може 

бути віднято до 8 балів при наявності асиметрії відношення (SL/LL) справа чи 

зліва, якщо це значення вище нормального діапазону (0,86 – 0,69). 

ІІІ – Динамічна база підтримки (H-H Base Support) – може були віднято до 

8 балів, якщо база підтримки є аномально широкою, чи аномально вузькою 

(тобто пацієнт її пересікає).  

IV – При використання пацієнтом додаткових медичних пристроїв та 

засобів (милиці, тростки, ортези) може відніматися до 5 балів від кожного 

пункту.  
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Якщо бали віднімаються за використання милиць, або допоміжних 

пристроїв, то самий низький бал 30 (з діапазоном від 30 до 100). Якщо милиці та 

допоміжні засоби не враховуються, то менший бал становить 40 (діапазон від 40 

до 100). FAP Score здорової людини становить від 95 до 100 балів. 

 

2.5. Оцінка результатів реабілітаційних заходів 

 

Для оцінки ефективності реабілітаційних заходів з відновлення 

симетричності ходьби проводили порівняння результатів обстеження на 

пристрої GaitRite двох груп хворих. В І групу увійшли 10 пацієнтів, які 

погодилися на проходження курсу реабілітації, інші по різним причинам 

відмовились – ІІ група (17 хворих). Хворі ІІ групи, що не проходили 

реабілітацію, були обстежені під час наступного контрольного огляду через 3 

місяці. 

 

2.6. Статистична обробка результатів досліджень  

 

Отримані дані були оброблені статистично. Визначали середнє (М), 

стандартне відхилення (SD), мінімальне та максимальне значення параметрів.  

Порівняння для парних даних (контрлатеральні кінцівки, порівняння 

часової динаміки) проводили за допомогою парного Т-тесту. Порівняння між 

групами проводили за допомогою Т-тесту для незалежних вибірок. Аналіз 

номінальних даних проводили за допомогою критерію 2 Пірсона. Результати 

статистичного аналізу були представлені графічно. Розрахунки проводили в 

пакеті IBM SPSS Statistic 20.0. 
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РОЗДІЛ 3 

АНАЛІЗ ЗМІНИ ДОВЖИНИ ВАЖЕЛЯ ДІЇ СИЛ АБДУКТОРІВ 

СТЕГНА У ХВОРИХ ПІСЛЯ ЕНДОПРОТЕЗУВАННЯ КУЛЬШОВОГО 

СУГЛОБА 

 

В останні десятиріччя операція ендопротезування стає основним методом 

лікування пацієнтів з важкими патологічними змінами стегнового суглобу. Але 

гарні віддалені результати даного виду лікування відмічаються лише у 76-89 % 

оперованих [87]. 

Прогресування дистрофічного процесу у кульшовому суглобі веде до 

больового синдрому та зменшення обсягу рухів в суглобі, а пізніше до 

деформації і деструкції головки стегна, що призводить до зниження сили м'язів 

тазового пояса і нижньої кінцівки, вимагає від організму людини розробки 

нових рухових стратегій, змушує м'язово-зв'язковий апарат працювати у нових 

біомеханічних умовах [5, 82, 133]. Ендопротезування кульшового суглоба має 

усунути дані порушення за рахунок підбору офсету, діаметра і варіантів 

посадки головки ендопротеза. На довжину важеля дії сил абдукторів стегна 

після ендопротезування впливають геометричні розміри елементів 

ендопротезів: величина офсету – від 34 до 44 мм або діапазон 10 мм; діаметр 

головки – від 28 до 36 мм, діапазон впливі дорівнює половину діаметру або 4 

мм; глибина посадки головки – від 4 до 12 мм або діапазон 8 мм [90, 91]. Таким 

чином, максимальне зменшення довжини важелів абдукторів може сягати 22 мм. 

Незважаючи на велику кількість типорозмірів ендопротезів, іноді лікарі 

стискаються з тим, що важко підібрати ендопротез, який точно підійшов би до 

хворого за всіма параметрами, в результаті чого важко добитися симетричності 

до контрлатерального суглоба. Враховуючи, що коксартроз, як правило, уражує 

обидва суглоба, а ендопротез передбачає відновлення нормальної геометрії 

суглоба, після операції у більшості хворих спостерігається значна різниця у 
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геометричних розмірах до та після ендопротезування і між протезованим і 

непротезованим суглобами. Змінюється не тільки ШДК, а й важіль сили дії 

абдукторів стегна [101, 122].  

Розглянемо результати статистичних досліджень щодо зміни довжини 

важеля дії абдукторів стегна.  

Для проведення рентгенометричного дослідження попередньо було 

проведено деякі геометричні побудови. Схему рентгенометричного дослідження 

наведено на рис. 3.1. 

О1
О2

a b

А1

А2

 

Рис. 3.1. Рентгенометрія по оглядовому знімку таза: 

a – довжина абдуктора не протезованого кульшового суглоба; 

b – довжина абдуктора після ендопротезування. 

 

Вимірювання довжини важеля дії сил абдукторів стегна (ДВДСАС) 

проводили за наступною методикою. Для визначення центру обертання 

кульшового суглоба на оглядових рентгенограмах тазу проводили дотичні лінії 

до головки стегнової кістки в двох точках. Потім, через точки дотику 

встановлювали перпендикуляри до дотичних. Точка пересічення 

перпендикулярів О1 є центром обертання головки стегнової кістки. Аналогічним 
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способом визначали центр обертання головки ендопротеза О2. Далі, в 

горизонтальній площині проводили дотичні лінії до вершин великих вертлюгів 

обох кінцівок. Точки дотику А1 та А2 визначали вершинами великих вертлюгів. 

В точках дотику встановлювали перпендикуляри до дотичних. Через центри 

обертання головок стегна та ендопротеза проводили вертикальні лінії. Відстань 

від центрів обертання головок стегна та ендопротеза до вершин відповідних 

вертлюгів a та b визначали, як довжину важеля абдукторів відповідної кінцівки. 

Було обстежено 42 пацієнтів, з них 20 чоловіків та 22 жінки у віці від 29 

до 76 років, в середньому (54 ± 12) років (табл. 3.1). За віком жінки і чоловіки 

статистично не відрізнялися (t = 0,733; p = 0,466). 

Таблиця 3.1 

Розподіл хворих по статі 

Стать Кількість 
Вік, років 

(M ± SD; Min÷Max) 

Т-тест для  

незалежних вибірок 

Чоловіки 20 56,0 ± 12,5; 29 ÷ 76 t = 0,733 

p = 0,466 Жінки 22 54,3 ± 11,3; 29 ÷ 71 

 

Ми проаналізували різницю довжини важеля дії абдукторів стегна у 

хворих протезованого та непротезованого суглобів (табл. 3.2). 

Таблиця 3.2 

Аналіз зміни довжини важеля дії сил абдукторів стегна у пацієнтів на 

протезованому та непротезованому суглобах 

Суглоб 
ДВДСАС, мм 

(M ± SD) 

Критерій парних вибірок 

Різниця середніх, мм 

(M ± SD) 

Статистична  

різниця 

Непротезований 60,3 ± 7,1 
3,4 ± 8,8 

t = 2,694 

p = 0,017 Протезований 57,5 ± 6,6 
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Проведений статистичний показав, що після ендопротезування у хворих 

змінюється ДВДСАС и спостерігається, в основному зменшення довжини 

плеча. Так, якщо на контрлатеральному суглобі середня довжина важеля 

абдукторів стегна у хворих становила (60,3 ± 7,1) мм, то на протезованому 

статистично значущо (t = 2,694; p = 0,017) зменшується в середньому до (57,5 ± 

6,6) мм. Різниця ДВДСАС у деяких хворих, за даними статистичного аналізу, 

сягає 13мм (в середньому (3,4 ± 8,8) мм). 

У подальшому ми проаналізували (табл. 3.3) різницю довжини важеля 

абдуктора стегна у хворих. 

Таблиця 3.3 

Аналіз різниці довжини важеля дії сил абдукторів стегнау хворих 

Характер різниці ДВДСАС 
Кількість хворих 

абс % 

Однакова 22 52,4 

Протезований більше 7 16,7 

Протезований менше 13 30,9 

Всього 42 100,0 

 

Результати статистичного аналізу показали, що у 22 (52,4 %) хворих після 

ендопротезування важіль дії абдукторів залишилося одного розміру з 

контрлатеральним суглобом. У 7 (16,7 %) довжина плеча дії абдукторів стегна 

стала більше, у 13 (30,9 %) менше. Це наочніше представлено на рис. 3.2. 

Проведене клініко-статистичне дослідження лікування хворих на 

коксартроз, показало, що після ендопротезування у 47 % хворих відбувається 

зміна довжини важеля дії сил абдукторів стегна у порівнянні з 

контрлатеральним неоперованим суглобом, причому у більшості випадків 

(31 %) важіль діє сил абдукторів стегна зменшується. Наслідки цього явища 

будуть вивчені нами у подальших дослідженнях. 
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Рис. 3.2. Діаграма розподілу частоти зміни довжини важеля дії сил 

абдукторів стегна після ендопротезування. 

 

За матеріалами розділу опубліковано: 

[18] Карпінська, О. Д., Клімовіцький, Р. В., Тяжелов, О. А., 

Фіщенко, О. В., Гончарова, Л. Д., & Карпінський, М. Ю. (2017). 

Рентгенометричні дослідження змін плеч дії абдукторів стегна після 

ендопротезування кульшового суглоба. Збірник наукових праць за матеріалами 

Науково-практичної конференції «Сучасні питання тотального 

ендопротезування кульшового та колінного суглобів», Харків, 4-5 жовтня, 107-

108. 



60 

РОЗДІЛ 4 

МАТЕМАТИЧНЕ МОДЕЛЮВАННЯ РОБОТИ М’ЯЗІВ, ЯКІ 

ЗАБЕЗПЕЧУЮТЬ ГОРИЗОНТАЛЬНУ РІВНОВАГУ ТАЗА 

 

Для визначення впливу довжини важеля дії сил абдукторів стегна 

(ДВДСАС) на підтримку рівноваги таза при одноопорному стоянні ми провели 

математичне моделювання силової взаємодії м'язів, що беруть участь в цьому 

процесі. З цією метою, спільно із співробітниками лабораторії біомеханіки ДУ 

«Інститут патології хребта та суглобів ім. проф. М. І. Ситенка НАМН України», 

було побудовано схему відповідних м'язових зусиль, яка наведена на рис. 4.1. 

 

O

F1
F2

F3

F4

F
5

F6

 

Рис. 4.1. Схема м'язових зусиль, які забезпечують рівновагу тазу при 

одноопорному стоянні. Позначення сили дії таких м'язів: F1 – piriformis; F2 – 

сумарна сила групи м'язів:gluteus medius + gluteus minimus + tensor fasciae latae; 

F3 –iliopsoas; F4 –sartorius; F5 –rectus femoris; F6– gluteus maximus anterior; Р – 

маса тіла помножена на прискорення вільного падіння. 
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Для зручності розрахунків ми побудували розрахункову схему, яка 

наведена на рис. 4.2. 

OP

l

l2

l3 F4

F5

F1
F2

F3

12
3

45

F6

6

l1

l4

 

Рис. 4.2. Розрахункова схема. 

 

Згідно законам механіки, система є в рівновазі, коли сума всіх сил, що 

діють на систему, дорівнює 0, та коли сума всіх моментів сил, що діють на 

систему, також дорівнює 0. 














0

0

M

F
       (4.1) 

Складемо рівняння рівноваги для нашої системи: 

Умови рівноваги сил: 

0coscoscoscoscoscos 665544332211   FFFFFFP  (4.2) 

або 

665544332211 coscoscoscoscoscos  FFFFFFP    (4.3) 

де γ1, γ2, γ3, γ4, γ5, γ6 – кути дії відповідних м'язових сил. 

Умови рівноваги моментів: 
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0)()()()()()()( 654321  FMFMFMFMFMFMPM   (4.4) 

або 

0coscoscoscoscoscos 662553441334222111   FlFlFlFlFlFllP  (4.5) 

або 

662553441334222111 coscoscoscoscoscos  FlFlFlFlFlFllP   (4.6) 

де l, l1, l2, l3, l4 – важелі дії відповідних м'язових сил. 

 

У зв'язку з неможливістю вивчити всі можливі рішення рівняння (4.6), 

спробуємо розглянути варіанти його рішення для деяких окремих випадків.  

Для цього скористуємося даними S. L. Delp [76] про величини тяглових 

зусиль м'язів, які беруть участь в стабілізації тазу, а також про величини важеля 

прикладання цих зусиль (табл. 2.1). 

Задамо величини важеля дії сили тяжіння тіла l  =  0,07 м.  

Задамо величини кутів дії м'язових сил (табл.2.2). 

Підставимо відповідні числові значення величин важелів та кутів дії 

м'язових сил до рівняння (4.6): 

 





10cos03,05cos02,020cos04,0            

20cos01,030cos03,070cos04,007,0

654

321

FFF

FFFP




 

або  654321 03,002,0038,0009,0026,0014,007,0 FFFFFFP    (4.7) 

 

Припустимо, що кожен м'яз або група м'язів в будь-який момент часу 

впливає на систему силою, яка пропорційна величині максимально можливої 

сили, що розвивається відповідним м'язом або групою м'язів.  

Для цього, на підставі даних табл. 2.1, визначимо коефіцієнт 

пропорційності для кожного м'яза відносно величини сили ваги тіла 700 Н: 
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      (4.8) 

Якщо підставити ці значення до рівняння (4.7): 

FFFFFFP 0,05470,02220,00560,01070,07810,005807,0    (4.9) 

Вирішивши дане рівняння отримуємо значення сили F: 

F = 276,67H (4.10) 

Підставимо значення сили F до рівняння (4.8), визначимо значення 

величин м'язових сил, які необхідно розвинути для виконання умов рівноваги 

таза при одноопорному стоянні. 

Збільшення ваги пацієнта, змінює співвідношення між силою ваги та 

м'язів та, відповідно, впливає на коефіцієнти в рівняннях (4.8).  

Для ваги пацієнта 120 кг будемо мати наступні показники співвідношення 

сил: 
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      (4.11) 

Рівняння рівноваги приймає вигляд: 

FFFFFFP 0,03190,01290,00330,00630,04560,003407,0   (4.12) 

Звідки, значення сили F: 

F = 813,06H      (4.13) 
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Результати розрахунків значень величин м'язових сил, які необхідно 

розвинути для виконання умов рівноваги таза при одноопорному стоянні для 

пацієнтів різної ваги, при відповідності величин важелів абдукторів стегна після 

ендопротезування аналогічним показникам до операції, наведені в табл. 4.1. 

Таблиця 4.1 

Величини сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза при довжині 

важеля дії сил абдукторів стегна в нормі 

М'язи Сила, Н 

Сила Назва Максимум 
Вага пацієнта, кг 

70 120 

F1 piriformis 295 117 201 

F2 

gluteus medius 

2105 832 1426 gluteus minimus 

tensor fasciae latae 

F3 iliopsoas 800 316 542 

F4 sartorius 105 41 70 

F5 rectus femoris 780 308 528 

F6 gluteus maximus anterior 1300 512 878 

 

Більш детально порівняти величини м'язових сил, які необхідно розвинути 

для виконання умов рівноваги таза при одноопорному стоянні для пацієнтів 

різної ваги, при відповідності довжині важеля дії сил абдукторів стегна після 

ендопротезування аналогічним показникам до операції, можна за допомогою 

діаграми, що наведена на рис. 4.3. 

Як видно на діаграмі, якщо важіль дії сил, які стабілізують таз при 

одноопорному стоянні, після ендопротезування відповідає аналогічним 

показникам неоперованого суглоба, м'язи спроможні стабілізувати таз при будь 

якої вазі пацієнта втрачаючи не більше половини потужності. 
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Рис. 4.3. Діаграма величин сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза 

при довжині важеля дії сил абдукторів стегна в нормі. 

 

Перевіримо, як впливає зменшення ДВДСАС на виконання функції 

рівноваги таза.  

На довжину важеля дії сил абдукторів стегна після ендопротезування 

впливають геометричні розміри елементів ендопротезів: 

величина офсету – від 34 до 44 мм або діапазон 10 мм; 

діаметр головки – від 28 до 36 мм, діапазон впливі дорівнює половину 

діаметру або 4 мм; 

глибина посадки головки – від 4 до 12 мм або діапазон 8 мм. 

Максимальне зменшення довжини важелів абдукторів може сягати 22 мм. 

Зміни цих параметрів впливають на величину важелів м'язів, що мають 

точки кріплення безпосередньо на проксимальному кінці стегнової кістки 

(ділянка великого вертлюга). Тому ми змінювали величини важелів тільки м'язів 

F1, F2, F6. 

В табл. 4.2 зведено результати розрахунку величин сил м'язів, необхідних 
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для підтримки рівноваги тазу при зменшенні довжини важеля дії сил абдукторів 

стегна на 5 мм. 

Таблиця 4.2 

Величини сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза при зменшеній 

довжині важеля дії сил абдукторів стегна на 5 мм 

М'язи Сила, Н 

Сила Назва Максимум 
Вага пацієнта, кг 

70 120 

F1 piriformis 295 134 230 

F2 

gluteus medius 

2105 955 1638 gluteus minimus 

tensor fasciae latae 

F3 iliopsoas 800 363 622 

F4 sartorius 105 47 81 

F5 rectus femoris 780 354 606 

F6 gluteus maximus anterior 1300 588 1008 

 

Наочне порівняння величин м'язових сил, необхідних для підтримки 

рівноваги таза в умовах зменшеної довжині важеля дії сил абдукторів стегна на 

5мм можна за допомогою діаграми (рис. 4.4). 

Як показали наші дослідження, зменшення ДВДСАС на 5 мм не має 

принципового впливу на підтримку функції рівноваги таза. Але, при вазі тіла 

пацієнта 120 кг, м'язи змушені розвивати зусилля більші за 50 % своєї 

потужності. 

Наступним кроком роботи зменшуємо величину важелів абдукторів 

стегна до 10 мм. Результати розрахунків м'язових зусиль, необхідних для 

підтримки рівноваги таза в даних умовах наведені в табл. 4.3. 
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Рис. 4.4. Діаграма величин сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза 

при зменшені довжини важеля дії сил абдукторів стегна на 5мм. 

 

Таблиця 4.3 

Величини сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза при зменшені 

довжини важеля дії сил абдукторів стегна на 10 мм 

М'язи Сила, Н 

Сила Назва Максимум 
Вага пацієнта, кг 

70 120 

F1 piriformis 295 134 230 

F2 

gluteus medius 

2105 955 1638 gluteus minimus 

tensor fasciae latae 

F3 iliopsoas 800 363 622 

F4 sartorius 105 47 81 

F5 rectus femoris 780 354 606 

F6 gluteus maximus anterior 1300 588 1008 
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Як бачимо на діаграмі, зменшення довжини важелів дії абдукторів стегна 

на 10 мм призводить до того, що при вазі тіла пацієнта 120 кг і вище силові 

зусилля м'язів, в процесі підтримки рівноваги таза, наближаються до 

максимально можливих показників. 

Зручне порівняння величин м'язових сил, необхідних для підтримки 

рівноваги таза в умовах зменшеної величини важелів дії абдукторів стегна на 

10мм можна за допомогою діаграми (рис. 4.5). 

 

 

Рис. 4.5. Діаграма величин сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза 

при зменшені довжини важеля дії сил абдукторів стегна на 10мм. 

 

Ще більше погіршимо ситуацію зменшуючи довжину важелів абдукторів 

стегна на 15 мм. Данні про величини м'язових зусиль, необхідних для підтримки 

рівноваги таза при одноопорному стоянні в даному випадку зведені до табл. 4.4. 

Зручніше порівняти величини м'язових сил, необхідних для підтримки 

рівноваги таза в умовах зменшеної довжини важелів дії сил абдукторів стегна 

на 15мм можна за допомогою діаграми (рис. 4.6). 
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Таблиця 4.4 

Величини сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза при зменшені 

довжини важеля дії сил абдукторів стегна на 15 мм 

М'язи Сила, Н 

Сила Назва Максимум 
Вага пацієнта, кг 

70 120 

F1 piriformis 295 191 327 

F2 

gluteus medius 

2105 1358 2328 gluteus minimus 

tensor fasciae latae 

F3 iliopsoas 800 516 885 

F4 sartorius 105 67 115 

F5 rectus femoris 780 502 861 

F6 gluteus maximus anterior  1300 836 1433 

 

 

Рис. 4.6. Діаграма величин сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза 

при зменшені довжини важеля дії сил абдукторів стегна на 15мм. 
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Проведені розрахунки показують, що зменшення ДВДСАС на 15 мм не є 

критичним для пацієнтів з вагою 70 кг, у яких м'язи працюють не виходячи за 

межі можливої потужності при підтримці рівноваги тазу. Пацієнтам з вагою 

більше за 120 кг для підтримки рівноваги при одноопорному стоянні необхідно 

розвивати м'язові зусилля більші за максимально можливі. Тому, скоріш за все, 

такі пацієнті не зможуть переміщуватися без додаткової опори. 

На решті, проаналізуємо крайню можливу ситуацію, коли ДВДСАС 

зменшується на 20 мм. Результати розрахунків величин сил м'язів, необхідних 

для підтримки рівноваги тазу в даних умовах, наведено в табл. 4.5. 

 

Таблиця 4.5 

Величини сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза при зменшені 

довжини важеля дії сил абдукторів стегна на 20 мм 

М'язи Сила, Н 

Сила Назва Максимум 
Вага пацієнта, кг 

70 120 

F1 piriformis 295 242 415 

F2 

gluteus medius 

2105 1720 2949 gluteus minimus 

tensor fasciae latae 

F3 iliopsoas 800 654 1121 

F4 sartorius 105 85 146 

F5 rectus femoris 780 637 1091 

F6 gluteus maximus anterior 1300 1059 1815 

 

Наочно порівняти величини м'язових сил, необхідних для підтримки 

рівноваги таза в умовах зменшеної довжини важелів дії сил абдукторів стегна 

на 20мм, можна за допомогою діаграми, що наведена на рис. 4.7. 
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Рис. 4.7. Діаграма величин сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза 

при зменшені довжини важеля дії сил абдукторів стегна на 20мм. 

 

Як видно на діаграмі, зменшення ДВДСАС на 20 мм є критичним для 

пацієнтів із зайвою вагою. У таких пацієнтів максимальної сили м'язів не 

достатньо для забезпечення рівноваги таза, і, як наслідок, не можливість рухів 

без додаткової опори.  

Можна стверджувати, що при нормальної функції м'язів, що забезпечують 

рівновагу таза, зменшення ДВДСАС до 10 мм не є критичним. Навіть пацієнти з 

вагою 120 кг в змозі забезпечити рівновагу таза при одноопорному стоянні в 

даних умовах. Зменшення довжини важелів абдукторів більше ніж на 10 мм 

призводить до неможливості підтримки функції рівноваги тазу у пацієнтів з 

вагою більше 120 кг, і, як наслідок, до необхідності використання додаткової 

опори при ході та стоянні. 

Так як при захворюваннях кульшового суглоба, що призводять до 

необхідності ендопротезування, має місце зниження сили м'язів, що 

підтримують рівновагу таза, виконаємо аналогічні розрахунки для м'язів, у яких 

максимальна можлива сила знижена на 25 %. Результати розрахунків для 
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варіанта з довжиною важеля дії сил абдукторів стегна після ендопротезування, 

що відповідає аналогічному показнику неоперованої кінцівки, наведено в 

табл. 4.6. 

Таблиця 4.6 

Величини сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза при збереженій 

ДВДСАС та знижені сили абдукторів стегна на 25 % 

М'язи Сила, Н 

Сила Назва Максимум 
Вага пацієнта, кг 

70 120 

F1 piriformis 222 109 187 

F2 

gluteus medius 

1579 776 1330 gluteus minimus 

tensor fasciae latae 

F3 iliopsoas 800 393 674 

F4 sartorius 104 51 88 

F5 rectus femoris 779 383 656 

F6 gluteus maximus anterior  972 478 819 

 

Більш детально порівняти величини м'язових сил, які необхідно 

розвинути для виконання умов рівноваги таза при одноопорному стоянні для 

пацієнтів різної ваги, при відповідності довжині важелів абдукторів стегна після 

ендопротезування аналогічним показникам до операції, можна за допомогою 

діаграмі, що наведена на рис. 4.8. 

Як показано на діаграмі, при нормальної ДВДСАС після 

ендопротезування, діапазону сил м'язів, що підтримують рівновагу таза, 

достатньо для підтримки рівноваги при одноопорному стоянні, навіть в умовах 

25 % зниження їх максимальної сили.  
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Рис. 4.8. Діаграма величин сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза 

при збереженій ДВДСАС та знижені сили абдукторів стегна на 25 %. 

 

Перевіримо, що відбувається при зменшенні на 5 мм довжини важеля дії 

сил абдукторів стегна. Данні розрахунків зведені до табл. 4.7 

Таблиця 4.7 

Величини сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза при зменшені 

ДВДСАСна 5 мм та знижені сили абдукторів стегна на 25% 

М'язи Сила, Н 

Сила Назва Максимум 
Вага пацієнта, кг 

70 120 

F1 piriformis 222 124 213 

F2 

gluteus medius 

1579 882 1512 gluteus minimus 

tensor fasciae latae 

F3 iliopsoas 800 447 766 

F4 sartorius 104 58 100 

F5 rectus femoris 779 435 746 

F6 gluteus maximus anterior  972 543 931 



74 

Наочно порівняти величини м'язових сил, необхідних для підтримки 

рівноваги таза в умовах зменшення довжини важелів дії сил абдукторів стегна 

на 5 мм можна за допомогою діаграми (рис. 4.9).  

Результати проведених розрахунків показують, що в умовах зниження 

абсолютної сили м'язів на 25 %, що підтримують рівновагу таза, зменшенні 

ДВДСАС на 5 мм не призводить до виходу м'язових зусиль, необхідних для 

підтримки рівноваги тазу, за межі діапазону їх потужності. Але для хворих з 

вагою 120 кг цей показники наближається до межі можливого. Цілком можливо, 

що ця межа буде перевищена при зменшені важеля дії абдукторів стегна на 

10 мм. 

 

 
Рис. 4.9. Діаграма величин сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза 

при зменшені ДВДСАС на 5 мм та знижені сили абдукторів стегна на 25 %. 

 

Результати розрахунку величин м'язових зусиль, необхідних для 

підтримки рівноваги таза в умовах скорочення діапазону їх потужності на 25 %, 

при зменшенні важеля дії сил абдукторів стегна на 10 мм, зведені до табл. 4.8. 
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Таблиця 4.8 

Величини сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза при зменшені 

ДВДСАС на 10 мм та знижені сили абдукторів стегна на 25 % 

М'язи Сила, Н 

Сила Назва Максимум 
Вага пацієнта, кг 

70 120 

F1 piriformis 222 144 246 

F2 

gluteus medius 

1579 1022 1752 gluteus minimus 

tensor fasciae latae 

F3 iliopsoas 800 518 888 

F4 sartorius 104 67 115 

F5 rectus femoris 779 504 864 

F6 gluteus maximus anterior  972 629 1078 

 

Наочно порівняти величини м'язових сил, необхідних для підтримки 

рівноваги таза в умовах зменшеної величини важелів дії абдукторів стегна на 

10мм можна за допомогою діаграми (рис. 4.10). 

Як ми й припускали, зменшення ДВДСАС на 10мм в умовах зниження їх 

максимальної сили на 25 %, є критичним для пацієнтів з вагою 120 кг. Зусиль, 

які спроможні розвивати м'язи, що стабілізують таз, не достатньо для підтримки 

його рівноваги при одноопорному стоянні. 

Зменшення ДВДСАС на 15 мм змінює силові співвідношення м'язів, що 

задіяні в процесі стабілізації таза. Числові значення величин цих сил,що 

виникають в даному випадку, наведені в табл. 4.9. 

Біль зручніше порівняти величини м'язових сил, необхідних для 

підтримки рівноваги таза в умовах зменшеної величини важелів дії абдукторів 

стегна на 15мм можна за допомогою діаграми (рис. 4.11). 
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Рис. 4.10. Діаграма величин сил, що необхідні для підтримки рівноваги 

таза при зменшені ДВДСАС на 10 мм та знижені сили абдукторів стегна на 25% 

 

Таблиця 4.9 

Величини сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза при зменшені 

ДВДСАС на 15 мм та знижені сили абдукторів стегна на 25 % 

М'язи Сила, Н 

Сила Назва Максимум 
Вага пацієнта, кг 

70 120 

F1 piriformis 222 171 293 

F2 

gluteus medius 

1579 1214 2081 gluteus minimus 

tensor fasciae latae 

F3 iliopsoas 800 615 1055 

F4 sartorius 104 80 137 

F5 rectus femoris 779 599 1027 

F6 gluteus maximus anterior  972 748 1282 
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Розрахунки показали, що в умовах 25 % функціональної недостатності 

м'язів, що стабілізують таз, зменшення ДВДСАС на 15мм не призводить до 

негативних наслідків у пацієнтів вагою 70 кг, але пацієнти з вагою більше 

120 кг мають значний недолік м’язової сили для підтримки рівноваги тазу при 

одноопорному стоянні. 

 

 
Рис. 4.11. Діаграма величин сил, що необхідні для підтримки рівноваги 

таза при зменшені ДВДСАС на 15 мм та знижені сили абдукторів стегна на 

25 %. 

 

При зменшенні довжини важелів дії сил абдукторі стегна на 20 мм для 

підтримки рівноваги таза при одноопорному стоянні необхідні м'язові зусилля, 

величини яких наведені в табл. 4.10.  

На діаграми, що наведена на рис. 4.12, можна наочно порівняти величини 

м'язових сил, необхідних для підтримки рівноваги таза в умовах зменшеної 

величини важелів дії абдукторів стегна на 20мм. 
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Таблиця 4.10 

Величини сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза при зменшені 

ДВДСАС на 20 мм та знижені сили абдукторів стегна на 25% 

М'язи Сила, Н 

Сила Назва Максимум 
Вага пацієнта, кг 

70 120 

F1 piriformis 222 210 361 

F2 

gluteus medius 

1579 1496 2565 gluteus minimus 

tensor fasciae latae 

F3 iliopsoas 800 758 1300 

F4 sartorius 104 99 169 

F5 rectus femoris 779 738 1265 

F6 gluteus maximus anterior  972 921 1579 

 

 

Рис. 4.12. Діаграма величин сил, що необхідні для підтримки рівноваги 

таза при зменшені ДВДСАС на 20 мм та знижені сили абдукторів стегна на 

25 %. 
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Зменшення величини важелів дії абдукторів стегна на 20 мм в умовах 

25 % скорочення діапазону їх потужності, призводить до того, що навіть легкі 

пацієнти, з вагою 70 кг, можуть утримувати рівновагу тазу при одноопорному 

стоянні на межі силовій можливості м'язів.  

Таким чином, в умовах 25 % функціональної недостатності м'язів, що 

стабілізують таз, установка ендопротезу, що зменшує величину важелів 

абдукторів на 5 мм, не призводить до негативних наслідків для пацієнтів всіх 

вагових груп. 

Виконаємо аналогічні розрахунки для м'язів абдукторів стегна, у яких 

максимальна можлива сила знижена на 50 % відносно норми. Результати 

дослідження для нормальної величини важелів дії абдукторів стегна наведені в 

табл. 4.11. 

Таблиця 4.11 

Величини сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза при збережені 

ДВДСАС та знижені сили абдукторів стегна на 50 % 

М'язи Сила, Н 

Сила Назва Максимум 
Вага пацієнта, кг 

70 120 

F1 piriformis 148 96 165 

F2 

gluteus medius 

1053 683 1172 gluteus minimus 

tensor fasciae latae 

F3 iliopsoas 800 519 891 

F4 sartorius 104 68 116 

F5 rectus femoris 779 506 867 

F6 gluteus maximus anterior  648 421 721 

 

Більш детально порівняти величини м'язових сил, які необхідно розвинути 
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для виконання умов рівноваги таза при одноопорному стоянні для пацієнтів 

різної ваги, при відповідності величин важелів абдукторів стегна після 

ендопротезування аналогічним показникам до операції, можна за допомогою 

діаграмі, що наведена на рис. 4.13. 

Показано, що при 50 % зниженні м'язової функції навіть ендопротез, що 

забезпечує величину важелів дії абдукторів стегна на рівні неоперованої 

кінцівки, викликає проблеми з підтримкою рівноваги таза у пацієнтів з вагою 

більшою за 120 кг. 

Розглянемо вплив зменшеного важеля дії сил абдукторів стегна на 

рівновагу таза при функціональному дефіциті м'язів у 50%. Результати 

розрахунку величин сил,необхідних для підтримки рівноваги тазу, при 

зменшеної на 5 мм величині важеля дії сил абдукторів стегна, наведено в табл. 

4.12. 

 

Рис. 4.13. Діаграма величин сил, що необхідні для підтримки рівноваги 

таза при збережені ДВДСАС та знижені сили абдукторів стегна на 50 % 

 

Наочно порівняти величини м'язових сил, необхідних для підтримки 

рівноваги таза в умовах зменшеної величини важелів дії сил абдукторів стегна 

на 5 мм можна за допомогою діаграми (рис. 4.14). 
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Таблиця 4.12 

Величини сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза при зменшені 

ДВДСАС на 5 мм та знижені сили абдукторів стегна на 50 % 

М'язи Сила, Н 

Сила Назва Максимум 
Вага пацієнта, кг 

70 120 

F1 piriformis 148 108 184 

F2 

gluteus medius 

1053 764 1311 gluteus minimus 

tensor fasciae latae 

F3 iliopsoas 800 581 996 

F4 sartorius 104 76 129 

F5 rectus femoris 779 566 970 

F6 gluteus maximus anterior  648 471 807 

 

 

Рис. 4.14. Діаграма величин сил, що необхідні для підтримки рівноваги 

таза при зменшені ДВДСАС на 5 мм та знижені сили абдукторів стегна на 50 % 
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Як показали розрахунки, 50 % м'язової сили для ефективної підтримки 

рівноваги таза при одноопорному стоянні вистачає тільки пацієнтам з вагою 

біля 70 кг. Пацієнти з більшою вагою будуть мати певні проблеми при стоянні 

та ходьби. 

В таблиці 4.13 представлені результати розрахунку величин м'язових сил, 

що необхідні для підтримки рівноваги таза при зменшенні важелів дії 

абдукторів стегна на 10 мм, в умовах 50 % функціонального м'язового дефіциту. 

Таблиця 4.13 

Величини сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза при зменшені 

ДВДСАС на 10 мм та знижені сили абдукторів стегна на 50 % 

М'язи Сила, Н 

Сила Назва Максимум 
Вага пацієнта, кг 

70 120 

F1 piriformis 148 122 209 

F2 

gluteus medius 

1053 867 1487 gluteus minimus 

tensor fasciae latae 

F3 iliopsoas 800 659 1130 

F4 sartorius 104 86 147 

F5 rectus femoris 779 642 1101 

F6 gluteus maximus anterior  648 534 915 

 

Зручне порівняння величин м'язових сил, необхідних для підтримки 

рівноваги таза в умовах зменшеної величини важелів дії сил абдукторів стегна 

на 10 мм можна за допомогою діаграми (рис. 4.15). В даному випадку картина 

співвідношень м'язових сил аналогічна, що й в попередньому розрахунку. 

Тільки легкі пацієнти спроможні ефективно підтримувати рівновагу таза з 

важелями дії абдукторів стегна, зменшеними на 10 мм. 
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Рис. 4.15. Діаграма величин сил, що необхідні для підтримки рівноваги 

таза при зменшені ДВДСАС на 10 мм та знижені сили абдукторів стегна на 

50 %. 

Розглянемо, як веде себе наша модель при скороченні величини важелів 

дії абдукторів стегна на 15 мм. Результати проведених розрахунків наведені в 

табл. 4.14. 

Таблиця 4.14 

Величини сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза при зменшені 

ДВДСАС на 15 мм та знижені сили абдукторів стегна на 50 % 

М'язи Сила, Н 

Сила Назва Максимум 
Вага пацієнта, кг 

70 120 

F1 piriformis 148 141 242 

F2 

gluteus medius 

1053 1002 1718 gluteus minimus 

tensor fasciae latae 

F3 iliopsoas 800 762 1306 

F4 sartorius 104 99 170 

F5 rectus femoris 779 742 1272 

F6 gluteus maximus anterior  648 617 1058 
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На діаграми, що наведена на рис. 4.16, можна наочно порівняти величини 

м'язових сил, необхідних для підтримки рівноваги таза в умовах зменшеної 

величини важелів дії абдукторів стегна на 15 мм. 

 

 

Рис. 4.16. Діаграма величин сил, що необхідні для підтримки рівноваги 

таза при зменшені ДВДСАС на 15 мм та знижені сили абдукторів стегна на 

50 %. 

 

Як бачимо, невелика вага пацієнта, дозволяє уникати проблем з 

підтримкою рівноваги, навіть в таких жорстких умовах, як дефіцит сили м'язів у 

50 % та зменшення величини важелів дії абдукторів на 15 мм, хоча й на межі 

функціональних можливостей. 

Остання модельована ситуація, це зменшення величини важелів 

абдукторів стегна на 20 мм в умовах дефіциту сили м'язів 50%. Результати 

можна побачити в табл. 4.15. 

Більш детально порівняти величини м'язових сил, які необхідно розвинути 

для виконання умов рівноваги таза при одноопорному стоянні для пацієнтів 

різної ваги, при зменшенні величин важелів абдукторів стегна на 20 мм, можна 

за допомогою діаграмі, що наведена на рис. 4.17. 
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Таблиця 4.15 

Величини сил, що необхідні для підтримки рівноваги таза при зменшені 

ДВДСАС на 20 мм та знижені сили абдукторів стегна на 50 % 

М'язи Сила, Н 

Сила Назва Максимум 
Вага пацієнта, кг 

70 120 

F1 piriformis 148 167 286 

F2 

gluteus medius 

1053 1187 2034 gluteus minimus 

tensor fasciae latae 

F3 iliopsoas 800 902 1546 

F4 sartorius 104 117 201 

F5 rectus femoris 779 878 1506 

F6 gluteus maximus anterior  648 731 1253 

 

 
Рис. 4.17. Діаграма величин сил, що необхідні для підтримки рівноваги 

таза при зменшені ДВДСАС на 20 мм та знижені сили абдукторів стегна на 

50 %. 

 

Останні розглянуті умови підтримки рівноваги таза виявилися самими 
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жорстокими за всі попередні. Жодна група хворих не в змозі забезпечити 

достатні м'язові зусилля для підтримки балансу при одноопорному стоянні. 

Таким чином, можна відмітити, що в умовах 50 % дефіциту м'язової 

потужності тільки пацієнти з вагою 70 кг здатні забезпечити ефективну 

підтримку рівноваги тазу при одноопорному стоянні. 

Результати проведеного моделювання зміни величини важеля дії 

абдукторів стегна дозволяють стверджувати, що цей показник є важливим 

елементом підтримки горизонтальної рівноваги тазу при одноопорному стоянні. 

Зменшення величини важеля дії абдукторів стегна більше ніж на 10 мм 

призводить до втрати можливості підтримувати рівновагу тазу при 

одноопорному стоянні, особливо у пацієнтів з вагою більше 120 кг. 
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РОЗДІЛ 5 

МОДЕЛЮВАННЯ ХОДЬБИ У ХВОРИХ НА КОКСАРТРОЗ ЗІ 

ЗМЕНШИНОЮ ДОВЖИНОЮ ВАЖЕЛЯ ДІЇ СИЛ АБДУКТОРІВ 

СТЕГНА ПІСЛЯ ЕНДОПРОТЕЗУВАННЯ 

 

Кульшовий суглоб має чашоподібну форму, за будовою простий. Суглоб 

виконує рухи навколо трьох осей – вертикальної (axis verticalis);сагітальної чи 

стрілової (axis sagittalis), та лобової (axis frontalis). Рухомість кульшового 

суглобу здійснюється у переднє-задньому напрямку – згинання (flexio) і 

розгинання (extensiо);приведення (adductor) і відведення (abductor); складні 

колові оберти (circumductio). Перелічені рухи обмежуються зв’язками. 

Розрізняють позасуглобові і внутрішньосуглобові зв'язки кульшового суглоба. 

До внутрішньосуглобових належить зв'язка головки стегна (lig. capitis femoris), 

яка оточена синовіальною мембраною і є амортизатором.  

При кожному кроці кінцівка, на яку спирається людина, повертається 

відносно тазу приблизно на 57°, при цьому зчленована поверхня стегна ковзає 

по поверхні вертлюжної западини й проходить шлях, який дорівнює своєму 

радіусу – біля 2 см. 

У відповідності з формою тазостегнового суглоба та станом оточуючих 

його тканин, максимальна амплітуда згинально-розгинальних рухів складає 

140°, приведення-відведення – 75°, ротація – 90°. При ходьбі амплітуда 

згинально-розгинальних рухів у суглобі не перевищують 50-60° [46].  

При зменшені довжини важеля абдукторів стегна відбувається зміна кута 

кріплення та довжина м’язів, особливо це помітно для м’язів задньої поверхні 

стегна: m. periformis, m. gluteus maximus та m. gliteus medius. Для м’язів 

передньої поверхні стегна зменшення ДВДСАС більш впливає на m.Psoas 

Major. Всі перелічені м’язи мають доволі незначну довжину, тому і зміна плеча 

абдуктора впливає на їх просторову орієнтацію. Більш довгі м’язи m. tensor 
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fascie latae, m. rectus femoris та m. sartorius практично не змінюють свою 

орієнтацію та довжину. Зміна геометричних та просторових параметрів м’язів 

залежить від величини плеча абдуктора стегна. На рис. 5.1 наведено приклад 

зміни напрямку м’язів при зміні довжини плеча абдуктора стегна в статичній 

позі. 

 

55,3°

14,9°

17,4°

56,1°

 

а 

54,9°
56,1°

10,9°
17,4°

 

б 

Рис. 5.1 Зміна просторової орієнтації м’язів m. periformis та  

m .gluteus maximus після ендопротезування лівої нижньої кінцівки: 

а) при зменшенні ДВДСАС на 10 мм; 

б) при зменшенні ДВДСАС на 20 мм 

 

На наданій моделі можна бачити, що при зменшені ДВДСАС м’язи 

зменшують кут приведення, і за правилами геометрії довжину. І чим більше 

зменшується важіль абдуктора стегна, там більше зменшується кут приведення 

м’яза. Розглянемо динаміку зміни довжини м’язів стегна при згинанні нижньої 

кінцівки під час ходьби (рис. 5.2).  
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Рис. 5.2. Відповідність фаз кроку та часової шкали. 

 

На діаграмі представлені фази кроку для кожного інтервалу часової 

шкали. Для кращого розуміння відмітимо основні фази кроку, які 

використовували в моделюванні: 

0,67 c – торкання п’ятки правої стопи; 

0,67 – 0,82 – перекат стоп: правої з п’ятки на повну опору, лівої з повної 

опори на пальці; 

0,82 – відрив пальців лівої стопи; 

0,82 – 1,14 – повна опора на праву стопу, перенос лівої ноги; 

1,14 – 1,27 – переніс опори правої стопи на пальці; 

1,27 – торкання п’ятки лівої стопи; 

1,31 – 1,50 - перекат стоп; 

1,50 – відрив пальців правої стопи; 

1,50 – 1,82 – повна опора на ліву стопу; 

1,82 – 2,02 – переніс опори лівої стопи на пальці; 

1,9 – торкання п’ятки правої стопи; 

2,04 – відрив пальців лівої стопи, 

 

При нормальній швидкості ходьби діапазон згинання кульшового суглобу 

становить від – 15 до 25°. Кут згинання колінного суглобу не перевищує 60°. 
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При таких умовах було проведено моделювання впливу зменшення довжини 

важеля дії сил абдукторів стегна (ДВДСАС) на відносне подовження м’язів 

стегна при ходьбі. 

Для того, щоб здійснити один крок, людині необхідно залучити 200 

м'язів – нижніх кінцівок, тулуба, верхніх кінцівок. Активну участь у підтримці 

рівноваги тіла грають м’язи стопи. Для моделювання вважаємо, що після 

ендопротезуванні кульшового суглоба у процесі ходьби були змінені тільки 

м’язи, які безпосередньо оточують кульшовий суглоб. 

Як доводилося вище, ми моделювали три варіанти ДВДСАС: норма (тобто 

симетрія з контрлатеральним суглобом), зменшення на 10 мм та 20 мм. 

Зменшення важеля дії абдукторів стегна на 10 мм за нашими даними є доволі 

частим, зменшення на 20 мм – зустрічається рідко і є, на наш погляд, 

екстримальним, яке може значно впливати на якість ходьби. На серії діаграм 

(рис. 5.3, 5.4) показані відносні зміни величину зміни довжини м’язів у продовж 

ходьби.  

Ми розглядали зміну відносної довжини «коротких» м’язів (рис. 5.3), які 

безпосередньо мають зв’язок зі кульшовим суглобом, і будь-яка зміна довжини 

важеля дії абдукторів стегна призводить до значної зміни як кута кріплення 

м’яза, так і його довжини. В акт ходьби (підйом стегна, переніс кінцівки, 

підтримка рівноваги в різних фазах кроку) задіяні й інші м’язи («довгі»), які не 

мають безпосереднього зв’язку з зоною оперативного втручання, але їх довжина 

та кут дії також залежить від важеля дії абдукторів стегна, хоча і в меншому 

ступені.  

При ходьбі тіло повторює одні й ті ж рухи, причому руху однієї половини 

тіла являють собою як би дзеркальне зображення рухів іншої половини у 

зв’язку з цим ходьба відносяться до різночасно-симетричним рухам. При 

моделювання ми змінили анатомію однієї кінцівки, тому була порушена 

симетричність ходьби.  
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Рис. 5.3. Відносне подовження «коротких» м’язів стегна 
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Рис. 5.4. Відносне подовження «довгих» м’язів стегна. 
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Проведений аналіз відносного подовження м’язів при ходьбі підтвердив 

наші попередні розрахунки (розділ 4) щодо впливу зменшення ДВДСАС на 

м’язи. Короткі м’язи більше змінюють свої властивості, ніж довгі м’язи. В 

табл. 5.1 показано різницю у подовженні м’язів стегна при ходьбі при різних 

зменшеннях ДВДСАС відносно норми. 

Таблиця 5.1 

Відносне збільшення довжини м’язів при ходьбі відносно статичної пози 

М’яз Норма 
Зменшення  

на 10 мм 

Зменшення  

на 20 мм 

Час вимір., 

с 

m.piriformis 
абс. 

% 

0,0225 

100 

0,0175 

22,2 

0,0125 

44,4 
0,7 с 

m.gluteus maximus 
абс. 

% 

0,175 

100 

0,162 

2,8 

0,156 

4,5 
1,75-2,00 

m.gluteus medius 
абс. 

% 

0,165 

100 

0,156 

5,5 

0,148 

10,3 
1,8 

m.gluteus minimus 
абс. 

% 

0,170 

100 

0,162 

4,7 

0,155 

8,8 
1,1 с 

m.rectus femoris 
абс. 

% 

0,112 

100 

0,115 

-2,7 

0,117 

-4,5 
1,8 с 

m.iliacus psoasmajor 
абс. 

% 

0,965 

100 

0,951 

1,5 

0,95 

1,6 
1,25 

m.sartorius 
абс. 

% 

0,483 

100 

0,495 

-2,5 

0,498 

-3,1 
1,8 с 

m.tensor fasciae latae 
абс. 

% 

0,1125 

100 

0,1137 

1,1 

0,1175 

4,4 
1,8 с 

 

Як показав розрахунок змін подовження м’язів, найбільше зменшення 

ДВДСАС впливає на m. piriformis, короткий м’яз, який приймає участь в 

абдукції стегна та додатковій ротації стегна, функції, які найбільш страждають 
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після хірургічних втручань на стегні. Зміна подовження цього м’язу сягає 22 % 

при вкороченні ДВДСАС на 10 мм та 44 % при вкороченні на 20 мм. Треба 

відмітити, що функція m.Piriformis змінюється на всіх фазах ходьби. 

Інші м’язи значно менше змінюють функцію подовження. Наприклад, 

m. gluteus minimus зменшує подовження при ходьбі тільки на 5% при зменшенні 

ДВДСАС на 10 мм, та на 9 % при зменшенні на 20 мм. Всі три гілки m.Gluteus 

minimus приймають участь в абдукції стегна, m.Gluteus minimus 1 – у флексії, а 

m. gluteus minimus 3 – в ротації. Цей м’яз також змінює свої властивості 

подовження у всіх фазах ходьби.  

Зміни у подовженні при ходьбі m.Gluteus medius становлять біля 5,5 % 

при вкороченні ДВДСАСна 10 мм и 10 % при вкороченні на 20 мм. Найбільша 

зміна у функції подовження припадає на фазу повної опори на стопу та перекат 

з опори на п’ятку на опору на плюсні пальців, коли основна вага тіла 

сконцентрована у зоні плюснових кісток та пальців. Помітно не значне 

зміщення початку періоду розтягання м’язу та видалення зони реагування м’язу 

в останні секунди перед відривання пальців стопи зі зменшенням довжини 

ДВДСАС. m. gluteus medius повністю приймає участь в абдукції стегна, 

m. gluteus medius 1 – у флексій та частково у ротаційних рухах. 

Час максимальної різниці подовження m. gluteus maximus при різних 

ДВДСАС припадає на зону повної опори та переносу ваги на зону плюснових 

кісток. Різниця у подовженні становить 7 та 11 % для зменшення ДВДСАС на 

10 та 20 мм, відповідно. Цей м’яз приймає участь частково в абдукції стегна 

(m. gluteus maximus 1) та зовнішній ротації (m. gluteus maximus 2,3). Ротаційні 

рухи стегно виконує при розвороті стопи при її опорі, майже тому робота 

m. gluteus maximus більш помітна при опорі на стопу. 

Різниця у подовженні при ходьбі довгих м’язів не так помітна, але і тут є 

деякі свої особливості. 

Інтерес представляє фаза кроку, коли максимальне навантаження 
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припадає на плюснові кістки опорної стопи, тобто на час 1,8 – 1,9 с кроку. 

М’язи m. rectus femoris, m. tensor fasciae latae та m. sartorius практично не 

мають різниці у величині подовження під час ходьби, але у момент 

навантаження плюснових кісток, ці м’язи збільшують величину подовження 

тим більше, чим більше зменшення ДВДСАС.  

Для m. rectus femoris відбувається збільшення подовження м’язу на 3 % 

при зменшенні ДВДСАС на 10 мм та 4,5 % при 20 мм. m. rectus femoris 

відповідає, переважно за флексію стегна. Для m. tensor fasciae latae подовження 

збільшується на 1 % та 4,5 % при зменшенні ДВДСАС на 10 та 20мм, 

відповідно. m. tensor fasciae latae приймає участь практично у всіх рухах 

стегнової кістки. Для m. sartorius збільшення подовження відмічається на рівні 

2,5 – 3,0 %. Цей м’яз відповідає за абдукцію та флексію стегна.  

Внаслідок того, що означені м’язи не мають спільних точок кріплення з 

голівкою стегна, зміна ДВДСАС не впливає на її функціональність, тільки 

необхідність підтримки рівноваги при опорі на плюсні, коли залучені практично 

всі м’язи кінцівки, незначна зміна кута дії м’яза дає такий результат зміни його 

подовження. 

Окремо треба відмітити роботу m. iliacus psoasmajor. Цей м’яз показує 

різницю у подовженні під час переносу кінцівки. Він залучається для флексії 

стегна. Різниця у подовженні не перевищує 2 %. 

Розглядаючи вплив зменшення ДВДСАС на функціональність м’язів, для 

подальшого аналізу будемо розглядати тільки m. piriformis; m. gluteus maximus; 

m. gluteus medius; m. gluteus minimus, тобто ті, які мають точки кріплення біля 

великого вертлюга. 

Наступним кроком нашого дослідження стало вивчення величини 

активної сили яку витрачають м’язи при ходьбі. Вивчали м’язи, які 

безпосередньо залучені в абдукції стегна, а саме: m. piriformis, m. gluteus 

maximus1, gluteus medicus, gluteus minimus. Через те, що gluteus med. та gluteus 
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min. повністю залучені в абдукцію стегна, досліджували сумарну силу, яку вони 

розвивають при ходьбі. 

Як показали попередні дослідження m. piriformis найбільше реагує на 

зміну ДВДСАС. Нижче наведено результат аналізу сили, яку витрачає м’яз при 

ходьбі (рис. 5.5). 

 

 

Рис. 5.5. Графік активної сили, яку витрачає m. piriformis при ходьбі при 

різних величинах зменшення ДВДСАС (ліва кінцівка). 

 

Аналіз показав, що максимальну силу m. piriformis розвиває при переносі 

стопи, тобто, початок збудження м’язу припадає на момент опори на кістки 

плесни та пальці стопи (0,80 с), збільшується при переносі стопи, у період, коли 

стопа переноситься вперед (0,80 – 1,31) с, далі йде період опускання стопи та 

опора на неї (1,31 – 2,0) с – в цей період м’яз частково розвантажений. З 2 с 

кроку м’яз знову починає збудження для виконання та здійснення переносу 

стопи. (може під час, бо m. piriformisне переносить стопу безпосередньо.) 

За даними аналізу m. piriformis зі зменшенням ДВДСАС зменшує силу, 

яку необхідно розвивати для здійснення акту ходьби.  

Якщо при опорі на стопу (1,3 – 2,0 с) робота м’язу залишається приблизно 
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на одному рівні (від 6 до 11 Н) і зменшення збудження м’язу відбувається на 30 

% при зменшені ДВДСАС на 10 мм й на 50 % при зменшені на 20 мм, то при 

переносі стопи навантаження помітно падає – на 50 % при зменшенні ДВДСАС 

на 10 мм та на 80 % при зменшені на 20 мм.  

Таким чином, виникає ситуація, що після ендопротезування m. piriformis 

постійно працює в послабленому режимі (табл. 5.2), що з часом призводить до 

його гіподинамії та нездатності до повноцінної роботи. 

В абдукції стегна залучено m. gluteus maximus 1 (рис. 5.6).  

 

 

Рис. 5.6. Графік активної сили, яку витрачає m. gluteus maximus 1 при 

ходьбі при різних величинах зменшення ДВДСАС (ліва кінцівка). 

 

Максимальне навантаження цього м’язу припадає на період опори стопи, 

тобто збудження починається в момент першого торкання п’ятки (1,27 с) й 

наростає до 1,3-1,40 с – момент коли м’яз приймає навантаження для підтримки 

рівноваги, потім йде зниження активності до 1,75 с – в цей період переважно 

працюють м’язи стопи, на 1,50 с починається період одиночної опори, який 

триває до 1,9 с.  
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Таблиця 5.2 

Величина зміни активної сили м’язів при різній довжині ДВДСАС 

М’яз Фаза кроку Параметр 
Зменшення ДВДСАС 

Норма -10 мм -20 мм 

m. piriformis 

опора 
знач 86,8 45,7 16,4 

% 100 52,6 18,8 

перенос 
знач 11,7 8,3 5,9 

% 100,0 70,9 50,4 

m. gluteus maximus 1 

опора 
знач 67,0 56,5 50,8 

% 100 84,3 75,8 

повна опора 
знач 7,3 19,8 23,2 

% 100 270,9 316,2 

перенос 
знач 7,2 

% 100 

m. gluteus medius 

опора 
знач 844,5 722,1 630,2 

% 100 85,5 74,6 

перенос 
знач 437,3 341,3 257,7 

% 100 78,0 58,9 

m. gluteus minimus 

опора 
знач 540,0 413,8 220,9 

% 100 76,6 40,9 

перенос 
знач 82,4 66,2 65,8 

% 100 80,33 79,8 

m. sartorius 

опора 
знач 153,1 100,205 30,745 

% 100 65,4 20,1 

перенос 
знач 4,7 4,735 4,734 

% 100 99,9 99,9 

m. tensor fasciae latae 

опора 
знач 202,8 151,3 47,6 

% 100 74,60 23,5 

перенос 
знач 19,9 13,6 9,505 

% 100 68,3 47,9 
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Тут відмічається збудження м’язу на початку цього періоду – від 1,50 до 

1,75 с – перекат на плюснові кістки. На перекаті стопи спостерігається 

збільшення активації м’язу зі зменшенням ДВДСАС (табл. 5.2). Перед 

торканням п’ятки спостерігається незначне збудження м’язу, в цей момент 

стопа розгортається латерально, а m. gluteus max.1 приймає участь в цьому русі.  

М’яз gluteus medius повністю залучений в абдукції стегна, тому для його 

аналізу брали сумарну дію всіх його гілок (рис. 5.7). 

 

 

Рис. 5.7. Графік активної сили, яку витрачає m. gluteus medius (sum) при 

ходьбі при різних величинах зменшення ДВДСАС (ліва кінцівка). 

 

Максимальне збудження m. gluteus medius припадає на період опори 

стопи, включаючи з моменту торкання п’ятки (1,27 с) до моменту відриву 

пальців (2,00 с). Незначне збудження при переносі стопи пояснюється 

залученням м’язу в акти флексії, внутрішньої та зовнішньої ротації, екстензії. 

Як і інші м’язи стегна для m. gluteus medius відмічається зниження активації при 

здійсненні акту ходьби. Але разом з тим треба відмітити те, що зі зменшенням 



100 

ДВДСАС виникає зміщення періоду його збудження на більш пізній час (на 3 – 

4 %) та періоду збудження відповідно (на таку ж величину). Таке зменшення, 

майже не суттєве, але у сукупності з ростом гіподинамії м’язу може привести до 

поступової втрати сили м’язу. При переносі стопи різниця у збуджені м’язу не 

значна, більш помітні різниці при опорі на стопу, особливо у другій половині 

періоду опори – при опорі на плюснові кістки (табл. 5.2). 

Час максимального збудження m. gluteus minimus припадає на період 

опори на стопу, а саме при опорі на плюснові кістки (рис. 5.8). 

 

 

Рис. 5.8. Графік активної сили, яку витрачає m. gluteus minimus (sum) при 

ходьбі при різних величинах зменшення ДВДСАС (ліва кінцівка). 

 

Десь на 1,80 с максимальне напруження м’язу сягає 550 Н, але при 

зменшеній ДВДСАС на цей час m. gluteus minimus зменшує збудження тим 

менше, чим більше зменшено важіль дії сил абдукторів стегна (табл. 5.2).  

При переносі стопи сила м’язу знаходиться у межах 50-70 Н, і при цьому 

практично не залежить від ДВДСАС. Зони короткочасних збуджень під час 

переносу стопи пояснюються тим, що m. gluteus minimus залучено в інших 

рухах стегна – флексії, зовнішній за внутрішній ротації, екстензії, тобто рухах, 
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які здійснює стегно під час переносу стопи в акті ходьби.  

Дуже не очікувано веде себе m. sartorius. Як було показано вище, цей м’яз 

практично не змінює свою довжину в залежності від зміни ДВДСАС. Але 

силові дослідження показали, що збудження цього м’яза сильно залежить від 

зміни довжини плеча дії м’язу (рис. 5.9). Як показав аналіз силових 

характеристик м’язів, пік збудження m. sartorius припадає на самий кінець 

опори на стопу – опору на пальці та плюснові кістки. Причому при нормальній 

довжині ДВДСАС – пік збудження припадає на момент відриву пальців (1,9 c) 

та першого торкання п’ятки протилежної стопи, а при зменшенні ДВДСАС 

максимум збудження зміщується до часу опори на плюсні (1,8 с). Треба 

відмітити, що збудження m.Sartorium не перевищує 150 Н, а при зменшенні 

ДВДСАС на 10 мм збудження знижується вдвічі, а при зменшенні на 20 мм – 

стає практично незмінним на всьому періоді акту ходьби (табл. 5.2). Крім 

абдукції m. sartorius відповідає за флексію стегна. 

 

 

Рис. 5.9. Графік активної сили, яку витрачає m. sartorius при ходьбі при 

різних величинах зменшення ДВДСАС (ліва кінцівка). 

 

Збудження m. tensor fasciae latae має два піки максимуму, які припадають 
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на фазу опори стопи – перший пік на 1.50 с кроку відповідає відриву пальців 

протилежної стопи, тобто початок одноопорної фази та другий пік – опора на 

плюснові кістки та пальці (1,85 с) кроку. Як показали дослідження зміни 

довжини м’язу при ходьбі, m. tensor fasciae latae однаково змінює свою довжину 

при ходьбі при всіх величини на зміни ДВДСАС, але у випадку аналізу сили, 

яку витрачає м’яз на підтримку рівноваги при ходьбі, виявилися певні відміни 

(рис. 5.10). M. tensor fasciae latae розвиває максимальну силу до 200 Н, але зі 

зменшенням ДВДСАС ця сила зменшується до 150 Н при зменшенні плеча на 

10 мм, і до 55 Н при зменшені на 20 мм. Крім абдукції m. tensor fasciae latae 

залучено у флексії й зовнішній ротації стегна. 

 

 

Рис. 5.10. Графік активної сили, яку m. tensor fasciae latae при ходьбі 

при різних величинах зменшення ДВДСАС (ліва кінцівка). 

 

Таким чином можна відмітити, що у функцію ходьби залучені всі м’язи 

стегна, як ті, що безпосередньо мають сполучення з великим вертелом стегна, 

так і ті, що віддалені від нього, і на перший погляд їх функціонування не 

залежить від зміни довжини плеча дії абдукторів стегна. Незважаючи на те, що 

при ходьбі деякі м’язи подовжуються практично однаково не залежно від 
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ДВДСАС, сила, яку вони повинні розвивати для здійснення кроку, сильно 

змінюється, тобто м’язи не в змозі розвити необхідну силу. Нижче наведено 

таблиця (табл. 5.2), в якій показані максимальні зусилля, які розвивають м’язи у 

різні фази кроку та їх відношення у відсотках до нормальних значень. 

Серед м’язів, які розвивають максимальні зусилля – m. gluteus medius (до 

844 Н) та m. gluteus minimus (до 540 Н), зі зменшенням ДВДСАС вони 

втрачають спроможність розвивати повний обсяг зусилля під час опори на 

стопу до 40 % до необхідного (при зменшені ДВДСАС на 20 мм). Більш всього 

страждають від зменшення важеля дії сил абдукторів m. sartorius та m. tensor 

fasciae latae. Сила м’язів може падати до 20 % від необхідного.  

Як таке зменшення сили м’язів впливає на параметри ходьби конкретних 

пацієнтів, буде розглянуто у наступному розділі. Зараз можна тільки відмітити, 

що тривале недонапруження м’язів, до того ж асиметричне, призводить до 

розвитку гіпоксичних явищ, розвитку м’язових контрактур, кульгавості та 

прогресуванню дегенеративних захворювань як суглобів нижніх кінцівок, так і 

поперекового відділу хребта. 

Дійсно, моделювання не враховує багатьох можливих ускладнень 

ендопротезування кульшового суглобу, таких як вкорочення чи збільшення 

довжини оперованої кінцівки, наявність больового синдрому, кульгавості, 

наявності контрактур інших суглобів, але може дати певні усвідомлення про 

вплив зміни довжини плеча дії абдукторів стегна при ендопротезуванні та 

наслідки, до яких вони можуть призвести. 

 

За матеріалами розділу опубліковано: 

[38] Страфун, С. С., Фіщенко, О. В., & Карпінська, О. Д. (2018). 

Моделювання ходьби зі зменшеною довжиною плеча дії абдукторів стегна. 

Травма, 19 (3), 39-48. doi: 10.22141/1608-1706.3.19.2018.136405. 
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РОЗДІЛ 6 

КЛІНІЧНІ ДОСЛІДЖЕННЯ ПАРАМЕТРІВ ХОДЬБИ ХВОРИХ НА 

КОКСАРТРОЗ ЗА ДАНИМИ СИСТЕМИ GAITRITE 

 

Проаналізовані параметри ходьби хворих, у яких після ендопротезування 

рентгенометрично було виявлено несиметрична ДВДСАС. Всього було 

проаналізовано параметри ходьби 46 хворих на коксартроз, які було поділені на 

2 групи. До І групи увійшло 26 хворих, у яких рентгенометрично після 

ендопротезування кульшового суглоба довжина дії абдукторів стегна не 

змінилася, або різниця не перевищувала 1,0 см у бік зменшення, до ІІ групи 

потрапили хворі (20 пацієнтів), у яких після ендопротезування 

рентгенометрично було виявлено зменшення ДВДСАС більше, ніж на 1,0 см. 

Обстеження проводили до ендопротезування (по можливості), через 1 рік після 

ендопротезування та у віддалений період від 5 до 7 років. Аналізували дані, що 

отримані за допомогою системи GaitRite.  

Результати статистичного аналізу надані по кожному параметру в 4 

таблицях: 1 – дані описової статистики (середнє та стандартне відхилення (М ± 

SD) та діапазон значень (min ÷ max)) й порівняння параметрів з референтною 

нормою; 2 – результат порівняння параметрів для здорової та хворої 

(протезованої) кінцівок з виводом парної різниці (M ± SD) та статистично 

значущості критерію (t, p); 3 – результат порівняння параметрів для кожної 

кінцівки між групами; 4 – результат аналізу зміни параметру між строками 

спостереження 1 та 5 років після ендопротезування. 

 

6.1. Аналіз параметрів ходьби хворих на коксартроз за даними 

системи GaitRite 

 

Довжина кроку (Step length) або короткий крок (N = (66,9 ± 7,5) см). 
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Проведено статистичний аналіз щодо довжини короткого кроку у хворих на 

коксартроз упродовж спостереження та порівняння параметру з референтною 

нормою. Результати наведені в табл. 6.1 

Таблиця 6.1  

Результати статистичного аналізу даних «Довжина короткого кроку» та 

порівняння з N = (66,9 ± 7,5) см упродовж спостереження  

Термін 

спостереження 
Статистики 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) 

кінцівка 

здорова хвора здорова хвора 

До лікування 

M ± SD 

min ÷ max 

20,0 ± 16,0 

-16,8 ÷ 51,5 

32,7 ± 16,1 

0,6 ÷ 55,3 

22,2 ± 18,3 

-4,0 ÷ 63,9 

35,6 ± 11,8 

12,0 ÷ 57,7 

T-тест 

одновиб. 

(t, p) 

t = -14,940 

p = 0,001 

t = -10,855 

p = 0,001 

t = -10,943 

p = 0,001 

t = -11,901 

p = 0,001 

1-1,5 роки 

M ± SD 

min ÷ max 

51,2 ± 12,3 

33,6 ÷ 64,5 

49,8 ± 9,3 

35,5 ÷ 56,9 

46,8 ± 16,7 

17,7 ÷ 67,0 

47,6 ± 7,3 

34,7 ÷ 60,0 

T-тест 

одновиб. 

(t, p) 

t = -5,307 

p = 0,001 

t = -9,416 

p = 0,001 

t = -5,409 

p = 0,001 

t = -11,917 

p = 0,001 

5-7 років 

M ± SD 

min ÷ max 

43,0 ± 10,3 

11,9 ÷ 63,2 

44,6 ± 10,4 

27,9 ÷ 61,2 

36,7 ± 10,5 

24,0 ÷ 61,6 

38,2 ± 10,4 

19,6 ÷ 51,9 

T-тест 

одновиб. 

(t, p) 

t = -11,874 

p = 0,001 

t = -11,039 

р = 0,001 

t = -12,964 

p = 0,001 

t = -12,358 

p = 0,001 

 

Проведений аналіз отриманих даних показав, що до лікування у хворих на 

коксартроз виникає значне, у порівнянні з нормальним значенням, довжина 

короткого кроку, причому як хворою, так і здоровою кінцівками (табл. 6.1). 
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Треба відмітити, що через втрату опірності хворого суглоба довжина 

кроку здоровою кінцівкою менше, ніж довжина кроку хворої кінцівки (якщо 

розвиток дегенеративного процесу в контрлатеральному суглобі не досягла 

також повної втрати опірності). За отриманими даними статистичного аналізу 

можна бачити, що у деяких хворих спостерігається негативна довжина кроку 

здоровою кінцівки, що можна пояснити практичною відсутністю опори на 

хвору кінцівку. У цьому випадку спостерігається дуже короткочасна опора на 

хвору кінцівку, й практично відсутність пересування при переносі здорової 

кінцівки.  

До лікування у хворих обох груп було виявлено статистично значуща 

різниця у довжині короткого кроку здорової й хворої кінцівок (табл. 6.2).  

Таблиця 6.2 

Результати аналізу порівняння даних «Довжина короткого кроку» хворої 

та здорової кінцівок у хворих різних груп у продовж спостереження 

Термін спостереження 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова / хвора здорова / хвора 

До лікування 

Парна різниця (M ± SD) -12,7 ± 24,6 -13,4 ± 20,1 

Т-тест парний (t, p) 
t = -2,619 

p = 0,015 

t = -2,980 

p = 0,008 

1-1,5 роки 

Парна різниця (M ± SD) 4,4 ± 18,7 -0,8 ± 17,8 

Т-тест парний (t, p) 
t = 1,188 

p = 0,246 

t = -0,204 

p = 0,841 

5-7 років 

Парна різниця (M ± SD) -1,6 ± 14,6 -1,5 ± 15,7 

Т-тест парний (t, p) 
t = -0,542 

p = 0,592 

t = -0,425 

p = 0,676 

 

Треба відмітити, що у хворих на коксартроз довжина короткого кроку не 
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досягала нормальних значень на всьому терміні спостереження. Тобто на всіх 

етапах ведення хворих була статистично значущо (р = 0,001) меншою за норму. 

Після ендопротезування у хворих обох груп спостерігали майже 

вирівнювання довжини короткого кроку, тобто різниця у довжині кроку 

протезованої та здорової кінцівок не досягала статистично значущого рівня – в І 

групі різниця середніх між кроками становила (-12,7 ± 24,6) см та значущість 

різниці становила (р = 0,246), у ІІ групі різниця середніх була  

(-0,8 ± 17,8) см і (р = 0,841). На цьому етапі спостереження за цим параметрам 

групи хворих також статистично не відрізняються між собою (табл. 6.3).  

Таблиця 6.3 

Результати порівняльного аналізу даних «Довжина короткого кроку» між 

хворими різних груп у продовж спостереження 

Термін спостереження 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова хвора 

До лікування 

Різниця середніх (M ± SE) -2,2 ± 5,1 -2,9 ± 4,3 

Т-тест незалеж. (t, p) 
t = -0,427 

p = 0,671 

t = -0,679 

p = 0,501 

1-1,5 роки 

Різниця середніх (M ± SE) 7,4 ± 4,3 2,2 ± 2,5 

Т-тест незалеж. (t, p) 
t = 1,723  

p = 0,092 

t = 0,870  

p = 0,369 

5-7 років 

Різниця середніх (M ± SE)  6,3 ± 3,1 6,4 ± 3,1 

Т-тест незалеж. (t, p) 
t = 2,053  

p = 0,046 

t = 2,068  

p = 0,045 

 

Різниця середніх довжини короткого кроку здорової кінцівки між групами 

становила (7,4 ± 4,3) см, для хворої кінцівки – (2,2 ± 2,5) см та була статистично 

не значущою для обох ніг – (p = 0,092) та (p = 0,369), відповідно. 
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Інша картина спостерігалася у хворих у віддаленому (5-7 років періоді). 

По-перше, ми спостерігали зменшення довжини кротких кроків у хворих обох 

груп і ця різниця була статистично значущої (табл. 6.4).  

 

Таблиця 6.4  

Результати порівняльного статистичного аналізу зміни параметру 

«Довжина короткого кроку» у період від 1 до 5 років спостереження 

Термін 

спостереження 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова протезована здорова протезована 

Парна різниця (M ± SD) 11,2 ± 16,1 5,2 ± 13,2 10,1 ± 22,2 9,4 ± 11,2 

Т-тест парний (t, p) 
t = 3,525 

p = 0,002 

t = 2,024 

p = 0,054 

t = 2,038 

p = 0,056 

t = 3,776 

p = 0,001 

 

У хворих І групи відбулося помітне (p = 0,002) зменшення на (11,2 ± 16,1) 

см довжини короткого кроку здорової кінцівки, а у хворих ІІ групи – значуще 

(p = 0,001) зменшення на (9,4 ± 11,2) довжини короткого кроку протезованої 

кінцівки. 

При цьому не було виявлено (табл. 6.2) різниці у довжині короткого кроку 

між кінцівками у межах групи (р = 0,592) та (р = 0,676) для І й ІІ груп, 

відповідно, але різниця цього параметру між групами була значущою (p = 0,046) 

та (p = 0,045) до І та ІІ груп, відповідно. На точніше динаміка зміни довжини 

короткого кроку у хворих показана на рис. 6.1. 

На діаграмі показано, що через 1 рік після ендопротезування у хворих 

спостерігаємо практично однакові значення довжини короткого кроку, а у 

віддалений період більш помітне зменшення цього параметру у хворих ІІ групи, 

ніж у хворих І групи. 
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 – здорова кінцівка;  – хвора (протезована) кінцівка 

а б 

Рис. 6.1. Зміна параметру «Довжина короткого кроку» у хворих на 

коксартроз у продовж спостереження. А) І група; б) ІІ група.  

 

Довжина довгого кроку (Stride_Length) (N = (134,2 ± 15,1) см). Було 

проаналізовано параметр довгого кроку хворих на коксартроз до 

ендопротезування, через 1 рік та упродовж 5-7 років після нього (табл. 6.5).  

За отриманими даними було виявлено, що до лікування всі хворі мали 

дуже хибні результати за параметром Stride_Length. Не зважаючи на те, що 

хворі зверталися для ендопротезування однієї кінцівки, довжина кроків обох 

кінцівок не перевищувала 70 см, і в середньому становила для хворої кінцівки 

(44,1 ± 12,1) см та для здорової (43,4 ± 9,8) см, що більше, ніж втричі менше 

референтної норми, яка становить (134,2 ± 15,1) см.  

За отриманими даними описової статистики видно, що довжина довгого 

кроку хворих на коксартроз не досягає нормальних значень (р = 0,001) 

практично на всьому періоді спостережень, і тільки через 1 рік після 

ендопротезування у деяких хворих спостерігаємо наближення до норми 

довжину довгого кроку, але в середньому тільки у хворих І групи цей параметр 

статистично наблизився до норми (р = 0,059) для здорової кінцівки. У 



110 

віддаленому періоди знову спостерігаємо зменшення довжини довгого кроку у 

всіх хворих.  

Таблиця 6.5 

Результати статистичного аналізу даних «Довжина довгого кроку» та 

порівняння з N =  (134,2 ± 15,1) см у продовж спостереження  

Термін 

спостере-

ження 

Статистики 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова хвора здорова хвора 

До 

лікування 

M ± SD 

min ÷ max 

41,7 ± 10,5 

22,2 ÷ 67,0 

45,1 ± 11,9 

21,0 ÷ 70,7 

45,5 ± 8,7 

27,4 ÷ 61,7 

42,9 ± 12,5 

24,1 ÷ 60,3 

T-тест 

одновиб.  

t = -45,251 

p = 0,001 

t = -38,376 

p = 0,001 

t = -45,921 

p = 0,001 

t = -32,848 

p = 0,001 

1-1,5 

роки 

M ± SD 

min ÷ max 

130,6 ± 11,4 

112,7 ÷ 159,8 

120,3 ± 18,3 

85,8 ÷ 157,8 

121,5 ± 10,1 

100,6 ÷ 140,1 

118,7 ± 15,0 

87,8 ÷ 145,8 

T-тест 

одновиб.  

t = -1,977 

p = 0,059 

t = -4,089 

p = 0,001 

t = -5,974 

p = 0,001 

t = -4,844 

p = 0,001 

5-7 років 

M ± SD 

min ÷ max 

89,3 ± 11,1 

71,1 ÷ 110,7 

91,7 ± 24,2 

57,9 ÷ 132,6 

80,76 ± 16,29 

53,90 ÷ 116,49 

88,1 ± 19,8 

48,7 ÷ 127,8 

T-тест 

одновиб.  

t = -20,905 

p = 0,001 

t = -9,113 

p = 0,001 

t = -14,890 

p = 0,001 

t = -10,559 

p = 0,001 

 

До лікування різниця у довжині довгого кроку як між хворою та здоровою 

кінцівкою (табл. 6.6), так і між групами (табл. 6.7) не відрізнялась. 

Через рік після ендопротезування, коли у хворих вже повністю 

відновилась опорна функція оперованої кінцівки та хворі звикли до протезу ми 

спостерігаємо значне збільшення довжини довгого кроку у всіх хворих як для 

протезованої, так і для контрлатеральної кінцівки. Треба відмітити, що у хворих 

І групи довжина кроків була більше, ніж у хворих ІІ групи, особливо це помітно 
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для довжини довгого кроку здорової кінцівки (для І групи (130,58 ± 11,42) см, 

для ІІ – (121,50 ± 10,11) см), причому ця різниця виявилася статистично 

значущою (t = 2,807; p = 0,007), тобто у хворих І групи опірність протезованого 

суглоба була вище, ніж у хворих ІІ групи. Довжина довгого кроку хворої 

кінцівки у пацієнтів обох груп була близька, тобто опірність непротезованого 

суглоба збереглася. 

Таблиця 6.6 

Результати аналізу порівняння даних «Довжина довгого кроку хворої та 

здорової кінцівок у хворих різних груп упродовж спостереження 

Термін 

спостереження 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова / хвора здорова / хвора 

До лікування 

Парна різниця (M ± SD) -3,4 ± 14,5 2,6 ± 14,6 

Т-тест парний (t, p) 
t = -1,183 

p = 0,248 

t = 0,797 

p = 0,436 

1-1,5 роки 

Парна різниця (M ± SD) 10,3 ± 22,8 2,8 ± 16,1 

Т-тест парний (t, p) 
t = 2,303 

p = 0,030 

t = 0,771 

p = 0,450 

5-7 років 

Парна різниця (M ± SD) -2,4 ± 18,7 -7,4 ± 29,7 

Т-тест парний (t, p) 
t = -0,660 

p = 0,516 

t = -1,110 

p = 0,001 

 

У хворих І групи (табл. 6.6) була виявлена статистично значуща різниця 

(p = 0,030) у довжині довгого кроку здорової та хворої кінцівок. Різниця 

середніх сягнула (10,3 ± 22,8) см. У той час у хворих ІІ групи різниця середніх 

була значно меншою – (2,8 ± 16,1) см, і статистичної різниці не було (p = 0,450).  

Така різниця довжини довгого кроку у хворих І групи була через значне 

збільшення довжини довгого кроку здорової кінцівки, який при тому ж в цій 
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групі був значущо більшим (p = 0,007), ніж у хворих ІІ групи (табл. 6.7). 

Помітної різниці у довжині довгого кроку хворої кінцівки (всього (1,6 ± 5,0) см) 

між групами не було (p = 0,759). 

Таблиця 6.7 

Результати порівняльного аналізу даних «Довжина довгого кроку» між 

хворими різних груп у продовж спостереження 

Термін 

спостереження 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова хвора 

До лікування 

Різниця середніх (M ± SE) -3,8 ± 2,9 2,185 ± 3,6 

Т-тест не залеж. (t, p) 
t = -1,297 

p = 0,202 

t = 0,602 

p = 0,550 

1-1,5 роки 

Різниця середніх (M ± SE) 9,1 ± 3,2 1,6 ± 5,0 

Т-тест не залеж. (t, p) 
t = 2,807 

p = 0,007 

t = 0,308 

p = 0,759 

5-7 років 

Різниця середніх (M ± SE) 8,6 ± 4,0 3,6 ± 6,7 

Т-тест не залеж. (t, p) 
t = 2,119 

p = 0,040 

t = 0,543 

p = 0,590 

 

Інша картина спостерігається у віддаленому періоді спостереження – 5 

років. У віддалений період спостереження було відмічена часткова втрата 

довжини довгого кроку, причому для обох суглобів. Але у хворих І групи 

довжина довгого кроку здорової кінцівки ((89,33 ± 11,14) см) була статистично 

значущо (t = 2,119; p = 0,040) більшою, ніж у хворих ІІ групи ((80,76 ± 16,29) 

см). Зменшилася довжина довгого кроку і хворої кінцівки, особливо у хворих ІІ 

групи, але різниця не досягла статистичної різниці (t = 0,543; p = 0,590). Отже, у 

хворих І групи, не зважаючи на значне (p = 0,001) (табл. 6.8) зменшення 

довжини довгого кроку обох кінцівок, різниця між кінцівками становила всього 
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(-2,4 ± 18,7) см (p = 0,516), а у хворих ІІ при тих же умовах зменшення з часом 

довжини довгого кроку, спостерігалося значне (p = 0,001) зменшення  

((-7,4 ± 29,7) см) довжини довгого кроку здорової кінцівки у порівнянні зі 

хворою і у порівнянні зі хворими І групи також спостерігали зменшення (p = 

0,040) (табл. 6.7) довжини кроку здоровою кінцівкою.  

Таблиця 6.8  

Результати порівняльного статистичного аналізу зміни параметру 

«Довжина короткого кроку» у період від 1 до 5 років спостереження 

Термін 

спостереження 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова протезована здорова протезована 

Парна різниця (M ± SD) 41,2 ± 18,0 28,5 ± 30,9 40,7 ± 17,9 30,6 ± 24,8 

Т-тестпарний (t, p) 
t = 11,709 

p = 0,001 

t = 4,705 

p = 0,001 

t = 10,146 

p = 0,001 

t = 5,508 

p = 0,001 

 

На діаграмі (рис. 6.2) показані зміни параметру «Довжина довгого кроку» 

у хворих обох груп у продовж спостереження. 

До лікування у хворих обох груп Довжина довгого кроку була практично 

однаковою, причому і для хворої, і для здорової кінцівок і в середньому 

становила біля 40 см, причому загальний розкид значень в обох групах не 

перевищував 60 см. 

Через 1 – 1,5 роки після ендопротезування можна спостерігати значне 

збільшення довжини кроку обох кінцівок. Але розкид значень довжини кроку 

протезованої кінцівки був значно більшим, ніж розкид значень довжини довгого 

кроку здорової кінцівки. На цей період спостереження ми спостерігали, що у 

хворих І групи довжина кроку здорової кінцівки була незначно більшою, ніж у 

хворих ІІ групи, і одночасно більшою за протезовану кінцівку.  
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Через 5 – 7 років спостереження було відмічено часткова втрата довжини 

довгого кроку у хворих обох груп, причому як для здорової, так і для 

протезованої кінцівки. 

 

 

 - здорова кінцівка;  - хвора (протезована) кінцівка 

а б 

Рис. 6.2. Зміна параметру «Довжина довгого кроку» у хворих на 

коксартроз у продовж спостереження. А) І група; б) ІІ група. 

 

Тривалість одного циклу кроку (Gait Cycle Time). Цей параметр 

відображує теж характеристику довгого кроку, але показує час опори, який 

витрачає пацієнт для переносу контрлатеральної кінцівки.  

При вивченні даного параметру, було виявлені деякі особливості ходьби 

хворих як до лікування, так і після. Тобто тривалість циклу кроку хворої та 

здорової кінцівок у пацієнтів значно різнилися у порівнянні зі значеннями 

норми при звичайній ходьбі, і при ходьбі з метрономом, тобто за заданим 

темпом пересування.  

При нормі для звичайної ходьби (1,01 ± 0,1) с хворі пересувалися занадто 

швидко, а для норми цього параметру з метроном (2,5 ± 0,1) с, занадто 
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повільніше. Тобто ми не змогли визначити значення референтної норми з якою 

треба порівнювати хворих. Було проведено статистичний аналіз параметру 

«Тривалість одного циклу кроку» для хворих обох груп у різні терміни 

спостереження (табл. 6.9).  

Таблиця 6.9 

Результати статистичного аналізу даних «Тривалість одного циклу кроку» 

та порівняння хворої та здорової кінцівок у хворих різних груп у продовж 

спостереження 

Термін 

спостереження 
Статистики 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова хвора здорова хвора 

До  

лікування 

M ± SD 

min ÷ max 

0,91 ± 0,19 

0,50 ÷ 1,30 

1,79 ± 0,46 

0,38 ÷ 2,50 

0,86 ± 0,15 

0,61 ÷ 1,14 

1,90 ± 0,28 

1,45 ÷ 2,49 

Т-тест парний 

(t, p) 
t = -9,451; p = 0,001 t = -12,617; p = 0,001 

1-1,5 роки 

M ± SD 

min ÷ max 

1,37 ± 0,44 

0,51 ÷ 2,18 

1,35 ± 0,47 

0,71 ÷ 2,33 

1,28 ± 0,15 

1,08 ÷ 1,55 

1,42 ± 0,44 

0,69 ÷ 2,34 

Т-тест парний 

(t, p) 
t = 0,110; p = 0,913 t = -1,243; p = 0,229 

5-7 років 

M ± SD 

min ÷ max 

1,52 ± 0,42 

0,27 ÷ 2,29 

1,42 ± 0,53 

0,33 ÷ 2,27 

1,27 ± 0,37 

0,42 ÷ 1,86 

1,51 ± 0,55 

0,33 ÷ 2,32 

Т-тест парний 

(t, p) 
t = 0,758; p = 0,456 t = -2,015; p = 0,058 

 

В процесі роботи було виявлено, що до лікування тривалість циклу 

здорової кінцівки була майже в двічі меншою, ніж тривалість циклу кроку 

хворою кінцівкою, а у деяких хворий менше, ніж у три рази. В середньому 

різниця у тривалості циклу кроку хворої та здорової кінцівок у хворих 
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становила 1 с та була статистично значущою (р = 0,001) в обох групах. На цей 

період спостереження різниці між групами (табл. 6.10) не виявлено (р = 0,381) 

для здорової кінцівки й (р = 0,348) – для хворої. 

Таблиця 6.10 

Результати порівняльного аналізу даних «Тривалість одного циклу кроку» 

між хворими різних груп у продовж спостереження 

Термін 

спостереження 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова хвора 

До лікування 

Різниця середніх (M ± SE) -0,1 ± 0,1 0,1 ± 0,1 

Т-тест незалеж. (t, p) 
t = -0,886  

p = 0,381 

t = -0,949  

p = 0,348 

1-1,5 роки 

Різниця середніх (M ± SE) -0,1 ± 0,1 0,1 ± 0,1 

Т-тест незалеж. (t, p) 
t = 0,936  

p = 0,356 

t = -0,493  

p = 0,624 

5-7 років 

Різниця середніх (M ± SE)  -0,1 ± 0,2 0,3 ± 0,1 

Т-тест незалеж. (t, p) 
t = 2,130  

p = 0,039 

t = -0,572  

p = 0,570 

 

Через 1 рік після ендопротезування ми спостерігали практичне повне 

вирівнювання тривалості кроків у хворих І групи (здорова (1,37 ± 0,44) с, хвора 

(1,35 ± 0,47) с) (р = 0,913). У хворих ІІ групи середні значення тривалості циклу 

кроків кінцівок хоча і помітно відрізнялися (здорова (1,28 ± 0,15) с, хвора (1,42 

± 0,44) с), але не досягали статистичної різниці (р = 0,229). На цей термін 

спостереження групи (табл. 6.10) також не відрізнялися між собою за 

параметром тривалості циклу кроку (р = 0,356 – для здорової кінцівки та р = 

0,624 – для хворої).  

У віддаленому періоді спостереження визначали зростання розбіжності у 
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тривалості одного циклу кроку для здорової та протезованої кінцівок в обох 

групах хворих (табл. 6.9). І хоча різниця не досягала значущого рівня (p = 0,456 

та p = 0,058 у І та ІІ групах, відповідно), різниця для хворих ІІ групи більш 

помітна (для здорової кінцівки (1,27 ± 0,37) с та (1,51 ± 0,55) с – для хворої) у 

порівнянні у хворих І групи параметри були такими – (1,52 ± 0,42) – для здорової 

кінцівки й (1,42 ± 0,53) с – для протезованої.  

Динаміка зміни тривалості одного циклу хворих продемонстрована на рис. 

6.3. 

 

 
а б 

 - здорова кінцівка;  - хвора (протезована) кінцівка 

Рис. 6.3. Зміна параметру «Тривалість одного циклу кроку» у хворих на 

коксартроз у продовж спостереження. А) І група; б) ІІ група. 

 

До лікування розкид значень цього параметру у хворих обох груп доволі 

широкий і практично однаковий, тобто тривалість кроку здорової кінцівки 

значно більший, ніж тривалість кроку хворої кінцівки.  

Після ендопротезування спостерігається вирівнювання тривалості циклів 

кроків, причому в обох групах. Але у віддалений період у хворих ІІ групи 

настає помітне зменшення тривалості кроку протезованої кінцівки і помітне 
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збільшення тривалості короткого кроку здорової кінцівки. У хворих І групи 

таких розбіжностей не спостерігали, хоча тривалість кроків зменшилася, але 

одразу для двох кінцівок.  

Зменшення тривалості циклу кроку у хворих на 5 рік після 

ендопротезування у порівняння зі станом на 1 рік не досягло статистичної 

різниці (табл. 6.11). 

Таблиця 6.11  

Результати порівняльного статистичного аналізу зміни параметру 

«Тривалість одного циклу кроку» у період від 1 до 5 років спостереження 

Термін 

спостереження 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова протезована здорова протезована 

Парна різниця (M ± SD) -0,1 ± 0,7 -0,2 ± 0,6 -0,1 ± 0,6 0,01 ± 0,4 

Т-тест парний (t, p) 
t = -0,472 

p = 0,641 

t = -1,183 

p = 0,248 

t = -0,635 

p = 0,533 

t = 0,160 

p = 0,875 

 

Одиночна опора (Single Support (SS)). Цей параметр є додатковим в оцінці 

спроможності стопи нести навантаження, вимірюється у секундах і оцінюється 

у відсотках до тривалості часу кроку цієї ноги. Цей параметр взаємодіє з 

попереднім параметром «Тривалість одного циклу кроку», тобто, чим більше 

тривалість кроку однієї ноги, тим більше час опори на стопу другої кінцівки, і 

навпаки, зменшення тривалості переносу однієї кінцівки зменшує і час опори на 

стопу протилежної кінцівки. Але це закономірно для нормальної ходьби.  

При порушенні ходьби може спостерігатися стан, коли опора на стопу 

значно збільшується в наслідок утруднення піднімання стопи, а переніс іншої 

ноги скорочується. У хворих спостерігається моменти, коли рух припиняється у 

стані кроку, тобто відбувся переніс однієї кінцівки и повна опора на стопу, але 
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не відбувся повний відрив стопи другої ноги. Така ходьба характерна для людей 

похилого віку, у хворих, які користуються додатковою опорою, так звана 

«шаркаючи» хода. 

Результати аналізу цього параметру наведені в табл. 6.12. Ми не 

проводили порівняння цього параметру з нормою, за тими ж причинами, що й 

попередній параметр – тривалість одного циклу кроку.  

Таблиця 6.12  

Результати статистичного аналізу даних «Одиночна опора» та порівняння 

хворої та здорової кінцівок у хворих різних груп у продовж спостереження 

Термін 

спостереження 
Статистики 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова хвора здорова хвора 

До лікування 

M ± SD 

min ÷ max 

78,1 ± 22,2 

40,9 ÷ 117,4 

40,2 ± 22,1 

9,9 ÷ 80,0 

75,9 ± 27,9 

19,6 ÷ 123,8 

46,8 ± 21,7 

2,0 ÷ 88,1 

Т-тест 

парний (t, p) 

t = 7,816 

p = 0,001 

t = 5,693 

p = 0,001 

1-1,5 роки 

M ± SD 

min ÷ max 

48,6 ± 7,8 

38,6 ÷ 64,6 

42,9 ± 8,2 

28,2 ÷ 58,9 

48,3 ± 12,1 

31,5 ÷ 79,2 

38,6 ± 9,8 

15,8 ÷ 55,5 

Т-тест 

парний (t,p) 

t = 3,787 

p = 0,001 

t = 2,952 

p = 0,008 

5-7 років 

M ± SD 

min ÷ max 

43,9 ± 16,8 

13,6 ÷ 79,5 

46,3 ± 19,9 

12,5 ÷ 77,8 

66,7 ± 23,2 

25,0 ÷ 110,8 

54,3 ± 20,0 

18,7 ÷ 91, 

Т-тест 

парний (t, p) 

t = -0,545 

p = 0,591 

t = 1,665 

p = 0,112 

 

Величина цього параметру сильно залежить від типу та умов ходьби 

хворих. За даними статистичного аналізу було визначено, що до лікування 
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тривалість одиночної опори хворої та здорової кінцівок у деяких пацієнтів 

відрізнялась майже в рази.  

Відмічено, що деякі хворі не могли здійснити опору на стопу хворої 

кінцівки, показуючи іноді практично відсутність опори на хвору ногу – 2 с. На 

цей період спостереження різниця параметру одиночної опору на хвору та 

здорову кінцівки у всіх хворих була статистично значущою (р = 0,001). На цей 

період спостереження не було виявлено статистичної різниці між групами 

хворих за означеним параметром ні для хворої (р = 0,314), ні для здорової (р = 

0,771) кінцівок (табл. 6.13). 

Таблиця 6.13 

Результати порівняльного аналізу даних «Одиночна опора» між хворими 

різних груп у продовж спостереження 

Термін 

спостереження 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова хвора 

До лікування 

Різниця середніх (M ± SE) 2,12 ± 7,4 -6,6 ± 6,5 

Т-тест не залеж. (t, p) 
t = 0,293; 

p = 0,771 

t = -1,018; 

p = 0,314 

1-1,5 роки 

Різниця середніх (M ± SE) 0,3 ± 2,9 4,4 ± 2,6 

Т-тест не залеж. (t, p) 
t = 0,095; 

p = 0,924 

t = 1,644; 

p = 0,107 

5-7 років 

Різниця середніх (M ± SE) -22,8 ± 5,9 -8,1 ± 5,9 

Т-тест не залеж. (t, p) 
t = -3,878; 

p = 0,001 

t = -1,364; 

p = 0,180 

 

Через 1 рік після ендопротезування параметр «одиночна опора» у хворих 

обох груп продовжував бути різним для здорової і протезованої кінцівок і 

статистично значущо відрізнявся (р<0,01) в обох групах (табл. 6.12). Не 
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відрізнялися також показники опори і між групами для обох кінцівок 

(табл. 6.13).  

У період спостереження 5 і більше років після ендопротезування 

(табл. 6.12) відбулося вирівнювання тривалості одиночної опори, особливо це 

помітно у хворих І групи. У них зменшується тривалість опори на здорову 

кінцівку, і у той самий час збільшується час опори на протезовану кінцівку, і 

різниця між кінцівками стає статистично близькою (p = 0,591). У хворих ІІ 

групи теж спостерігається вирівнювання тривалості опори на кінцівки (p = 

0,112), але переважно за рахунок збільшення часу опору на кінцівки. На цей 

період спостереження також не було виявлено між групами значущих різниць за 

цим параметром (табл. 6.13). 

На діаграмі (рис. 6.4) показана динаміка зміни параметру «тривалість 

одиночної опори» у продовж спостереження. До лікування параметри 

тривалості одиночної опори у хворих мали дуже великий розбіг значень і 

велику різницю для здоровою і хворою кінцівкою. 

 

 
 - здорова кінцівка;  - хвора (протезована) кінцівка 

а б 

Рис. 6.4. Зміна параметру «Одиночна опора» у хворих на коксартроз у 

продовж спостереження. А) І група; б) ІІ група. 
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Через рік спостерігалося вирівнювання параметру тривалості одиночної 

опори навколо 40-45 с для обох кінцівок, але через 5 років ми знову бачимо 

збільшення розкиду значень тривалості опори і у хворих ІІ групи збільшення 

часу опори.  

Для ІІ групи було вимовлено статистично значуще (р = 0,018 – для 

здорової та р = 0,003 хворої кінцівок) збільшення тривалості одиночної опори 

між термінами спостереження після ендопротезування (табл. 6.14).  

Таблиця 6.14  

Результати порівняльного статистичного аналізу зміни параметру 

«Одиночна опора» у період від 1 до 5 років спостереження 

Термін 

спостереження 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова протезована здорова протезована 

Парна різниця (M ± SD) 4,7 ± 19,3 -3,3 ± 23,8 -18,3 ± 31,7 -15,7 ± 2,5 

Т-тест парний (t, p) 
t = 1,253 

p = 0,222 

t = -0,697 

p = 0,492 

t = -2,586 

p = 0,018 

t = -3,428 

p = 0,003 

 

Ширина опори (H-H Base Support), см. Даний параметр є одним з 

найважливіших ознак ходьби, особливо при діагностиці захворювань 

кульшового суглобу. Як відмічалося вище, першою ознакою дегенеративних 

змін у кульшовому суглобі є поява больових відчуттів при привідно-відвідних 

рухах нижньої кінцівки. З часом розвиваються привідно-відвідні контрактури, 

які заважають хворому нормально пересуватися.  

В важких випадках може спостерігатися зміщення кінцівки медіально, 

тобто значне зменшення ширини кроку. В результаті ендопротезування 

кульшового суглоба вирішується проблема патологічного розвороту суглоба, 

але у подальшому функціонування протезованого суглоба цілком залежить від 
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правильної роботи м’язів стегна та загального стану нижніх кінцівок.  

Було проаналізовано значення параметру «ширина опори» у хворих обох 

груп у продовж спостереження та порівняння з референтною нормою 

(13,4 ± 5,1) см. Результати дані у табл. 6.15.  

Таблиця 6.15 

Результати статистичного аналізу даних «Ширина опори» та порівняння з 

N = (13,4 ± 5,1) см у продовж спостереження  

Термін 

спостереження 
Статистики 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова хвора здорова хвора 

До лікування 

M ± SD 

min ÷ max 

13,6 ± 6,2 

-2,1 ÷ 25,8 

5,9 ± 4,2 

-2,0 ÷ 14,7 

11,4 ± 4,7 

5,5 ÷ 23,9 

5,1 ± 4,1 

-2,2 ÷ 

16,5 

T-тест одновиб. 

(t, p) 

t =  0,052 

p = 0,959 

t = -9,280 

p = 0,001 

t = -1,947 

p = 0,066 

t = -9,163 

p = 0,001 

1-1,5 роки 

M ± SD 

min ÷ max 

13,9 ± 4,2 

3,6 ÷ 21,9 

9,7 ± 5,3 

0,0 ÷ 20,1 

13,6 ± 3,9 

7,4 ÷ 21,7 

9,1 ± 3,7 

1,9 ÷ 18,0 

T-тест одновиб. 

(t, p) 

t = 0,543 

p = 0,592 

t = -3,671 

p = 0,001 

t = 0,156 

p = 0,878 

t = -5,356 

p = 0,001 

5-7 років 

M ± SD 

min ÷ max 

13,5 ± 5,5 

4,8 ÷ 26,2 

10,2 ± 5,8 

0,0 ÷ 20,6 

12,7 ± 4,9 

1,8 ÷ 20,1 

8,2 ± 4,9 

0,0 ÷ 19,2 

T-тест одновиб. 

(t, p) 

t = 0,031 

p = 0,975 

t = -3,025 

p = 0,006 

t = -0,714 

p = 0,484 

t = -4,777 

p = 0,001 

 

За даними проведеного статистичного аналізу (табл. 6.16) було визначено, 

що до ендопротезування у хворих ширина опори здорової кінцівки в переважній 

кількості хворих була у межах норми (р > 0,05), а середні значення ширини 

опори для хворої кінцівки значущо (р = 0,001) були менше норми.  
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Таблиця 6.16 

Результати аналізу порівняння даних «Ширина опори» хворої та здорової 

кінцівок у хворих різних груп у продовж спостереження 

Термін 

спостереження 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова / хвора здорова / хвора 

До лікування Парна різниця (M ± SD) 7,7 ± 6,6 6,3 ± 6,6 

Т-тест парний (t, p) t = 5,970; p = 0,001 t = 4,309; p = 0,001 

1-1,5 роки Парна різниця (M ± SD) 4,2 ± 6,3 4,5 ± 5,5 

Т-тест парний (t, p) t = 3,442; p = 0,002 t = 3,707; p = 0,001 

5-7 років Парна різниця (M ± SD) 3,3 ± 9,0 4,5 ± 6,9 

Т-тест парний (t, p) t = 1,888; p = 0,071 t = 2,934; p = 0,009 

 

До лікування параметри ширини опори для здорової та хворої кінцівок не 

відрізнялися між групами (табл. 6.17) – р = 0,213 та р = 0,555 для здорової та 

хворої кінцівок, відповідно. Через 1 рік після ендопротезування спостерігали, 

що для здорової кінцівки ширина опори залишилася практично без змін (13 – 

14 см) в обох групах хворих (р = 0,802) (табл. 6.14), для протезованої кінцівки 

відмічали збільшення ширини опори в середньому до 9 см, хоча різниця у 

ширині опори протилежних кінцівок в обох групах статистично була різною 

(р = 0,001) (табл.6.15). Різниці між групами не було (табл. 6.16). 

Через 5 років після ендопротезування у хворих І групи відмічали 

збереження ширини опори здорової кінцівки, і незначне збільшення ширини 

опори протезованої до (10,2 ± 5,8) см, у той же час в ІІ групі хворих 

спостерігаємо зменшення ширини опори для обох кінцівок. В обох групах 

знайдена статистично значуща різниця у ширини опори між здоровою та 

протезованою кінцівками (табл. 6.16), між групами різниця не знайдена 

(табл. 6.17). 
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Таблиця 6.17 

Результати порівняльного аналізу даних «Ширина опори» між хворими 

різних груп у продовж спостереження 

Термін 

спостереження 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова хвора 

До лікування 

Різниця середніх (M ± SE) 2,1 ± 1,7 0,7 ± 1,2 

Т-тест не залеж. (t, p) 
t = 1,265; 

p = 0,213 

t = 0,595; 

p = 0,555 

1-1,5 роки 

Різниця середніх (M ± SE) 0,305 ± 1,2 0,6 ± 1,3 

Т-тест не залеж. (t, p) 
t = 0,253; 

p = 0,802 

t = 0,453; 

p = 0,653 

5-7 років 

Різниця середніх (M ± SE) 0,8 ± 1,6 1,9 ± 1,6 

Т-тест не залеж. (t, p) 
t = 0,523; 

p = 0,604 

t = 1,253; 

p = 0,217 

 

Не було знайдено суттєвих змін ширини опори здорової та протезованої 

кінцівок у віддалені періоди після ендопротезування (табл. 6.18).  

Параметр «ширина кроку» у хворих на коксартроз змінюється у широких 

межах. Це пояснюється як наявністю привідно-відвідних контрактур, так і 

особистими особливостями постави людини, звички ходьби, яка формувалася 

упродовж життя та розвитку хвороби. За даними, отриманими після проведення 

статистичного аналізу можна бачити, що у деяких хворих спостерігали навіть 

негативні (мінусові) значення ширини кроку, як хворої, так і здорової кінцівок. Це 

можна пояснити, тим, що при наявності вкорочення хворої кінцівки пацієнт для 

підтримки рівноваги виносить кінцівку за лінію прогресії кроку хворої кінцівки, й 

тим самим компенсує втрату опорознатності цієї кінцівки. 
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Таблиця 6.18  

Результати порівняльного статистичного аналізу зміни параметру 

«Ширина опори» у період від 1 до 5 років спостереження 

Термін 

спостереження 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова протезована здорова протезована 

Парна різниця (M ± SD) 0,4 ± 6,9 -0,5 ± 7,3 0,9 ± 6,7 0,9 ± 1,3 

Т-тест парний (t, p) 
t = 0,304 

p = 0,764 

t = -0,330 

p = 0,744 

t = 0,613 

p = 0,547 

t = 0,696 

p = 0,495 

 

Винос хворої кінцівки за лінію прогресії здорової кінцівки відбувається 

через наявність контрактури чи відвідних болів. Звичайно, такий характер ходьби 

спостерігався тільки у деяких хворих з важким й тривалим перебігом коксартрозу, 

при якому відбулося майже повне руйнування суглоба. Переважно це були 

пацієнти похилого віку. 

Величини кута розвороту стопи під час ходьби (Toe In/ Toe Out). Це ще 

один важливий показник для оцінки як ходьби хворих, так і якості 

ендопротезування. Відомо, що нормальний кут розвороту стопи у нормі складає 

від 7° до 15°. При дегенеративних захворюваннях кульшового суглобу в 

наслідок того, що хворий під впливом больового синдрому починає винаходити 

більш зручний спосіб установки кінцівки, кут розвороту стопи іноді 

збільшується до 45°. Таке положення стопи при тривалому перебігу 

захворювання веде до зміни біомеханічних навантажень на м’язи кульшового 

суглобу та нижніх кінцівок, змінюючи не тільки їх силу, а й напрямок дії. 

Ендопротезуванням не завжди можна, а часто і не можливо змінити роботу 

м’язів, що у віддалений період призводить до негативних наслідків, плоть до 

вивихів ендопротезів, розвитку захворювання колінних та гомілкових суглобів. 



127 

Ми проаналізували параметр «Кут розвороту стопи під час ходьби» у 

наших хворих впродовж спостереження та його відмінності від референтної 

норми. Результати наведені в табл. 6.19. 

Таблиця 6.19  

Результати статистичного аналізу даних «Кут розвороту стопи» та 

порівняння з референтною нормою ((10,4 ± 8,8)°) у продовж спостереження  

Термін 

спостереження 
Статистики 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова хвора здорова хвора 

До лікування 

M ± SD 

min ÷ max 

7,8 ± 1,9 

3,2 ÷ 12,2 

19,8 ± 10,5 

1,0 ÷ 40,2 

8,0 ± 1,7 

5,3 ÷ 12,1 

16,4 ± 9,3 

0,2 ÷ 34,3 

T-тест одновиб.  

(t, p) 

t = -5,949 

p = 0,001 

t = 4,758 

p = 0,001 

t = -5,006 

p = 0,001 

t = 3,108 

p = 0,006 

1-1,5 роки 

M ± SD 

min ÷ max 

8,4 ± 1,8 

4,7 ÷ 12,3 

11,3 ± 4,4 

2,8 ÷ 19,2 

8,0 ± 2,0 

4,7 ÷ 11,8 

10,8 ± 4,1 

2,5 ÷ 17,8 

T-тест одновиб.  

(t, p) 

t = -4,376 

p = 0,001 

t = 1,549 

p = 0,134 

t = -4,428 

p = 0,001 

t = 0,900 

p = 0,379 

5-7 роів 

M ± SD 

min ÷ max 

9,3 ± 1,6 

6,0 ÷ 12,6 

9,6 ± 4,3 

2,4 ÷ 18,5 

9,3 ± 2,5 

5,1 ÷ 13,3 

12,9 ± 6,2 

-1,8 ÷ 20,7 

T-тест одновиб.  

(t, p) 

t = -2,081 

p = 0,048 

t = -0,474 

p = 0,640 

t = -1,189 

p = 0,249 

t = 2,118 

p = 0,048 

 

Статистичний аналіз показав, що у хворих на коксартроз спостерігається 

помітний латеральний розворот стопи хворої кінцівки, хоча у більшості хворих 

кут розвороту в середньому не перевищував 20° був статистично значущо 

більше норми (р = 0,001). У той же час відмічено, що кут розвороту стопи 

здорової кінцівки був значущо (р = 0,001) менше середнього значення, але в 

межах ніжної границі норми. За даними аналізу кут розвороту стопи кінцівок до 



128 

лікування у хворих значущо (р = 0,001) був різним (табл. 6.20). Між групами 

різниці не виявлено. Через 1 рік після ендопротезування спостерігали помітне 

збільшення кута розвороту стопи протезованої кінцівки – в І групі до (11,3 ± 

4,4)°, в ІІ групі до (10,8 ± 4,1)°. Але різниця між розворотами стоп здорової та 

протезованої кінцівок залишилася статистично значущо різною в обох групах 

(табл. 6.20).  

Таблиця 6.20 

Результати аналізу порівняння даних «Кут розвороту стопи» хворої та 

здорової кінцівок у хворих різних груп у продовж спостереження 

Термін 

спостереження 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова / хвора здорова / хвора 

До лікування 

Парна різниця (M ± SD) 10,7 ± 2,1 -8,4 ± 9,7 

Т-тест парний (t, p) 
t = -5,675 

p = 0,001 

t = -3,882 

p = 0,001 

1-1,5 роки 

Парна різниця (M ± SD) -2,9 ± 4,7 -2,8 ± 5,2 

Т-тест парний (t, p) 
t = -3,193 

p = 0,004 

t = -2,416 

p = 0,026 

5-7 років 

Парна різниця (M ± SD) -0,3 ± 3,9 -3,6 ± 6,3 

Т-тест парний (t, p) 
t = -0,347 

p = 0,732 

t = -2,561 

p = 0,019 

 

На цей термін спостереження групи між собою не відрізнялися (табл. 6.21). 

На 5 рік спостереження у хворих І групи ми спостерігали (табл. 6.19) 

вирівнювання кута розвороту стоп, який становив в середньому (9,3 ± 1,6)° для 

здорової та (9,6 ± 4,3)° – для хворої кінцівки, і на цей період спостереження 

різниця стала статистично не значущою (p = 0,732) (табл. 6.20). У хворих ІІ групи 

(табл. 18) відбулося збільшення кута розвороту стопи протезованої кінцівки в 
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середньому до (12,9 ± 6,2)°, і різниця між кутами розвороту стоп залишилася 

значущо різною (p = 0,019) (табл. 6.20). На цей період спостереження для кута 

розвороту стопи здорової кінцівки не було знайдено різниці між групами (р = 

0,999), у той же час кут розвороту стопи протезованої кінцівки у хворих І групи 

був статистично значущо (р = 0,032) меншим, ніж у хворих ІІ групи (табл. 6.21).   

Таблиця 6.21 

Результати порівняльного аналізу даних «Кут розвороту стопи» між 

хворими різних груп у продовж спостереження 

Термін 

спостереження 

Група хворих 

I (≥) ІІ (<) I (≥) ІІ (<) 

Кінцівка 

здорова хвора 

До лікування 

Різниця середніх  

(M ± SE) 
-0,2 ± 0,5 3,3 ± 2,9 

Т-тест не залеж. (t, p) t = -0,376; p = 0,708 t = 1,126; p = 0,266 

1-1,5 роки 

Різниця середніх  

(M ± SE) 
0,4 ± 0,6 0,5 ± 1,3 

Т-тест не залеж. (t, p) t = 0,697; p = 0,489 t = 0,398; p = 0,692 

5-7 років 

Різниця середніх  

(M ± SE) 
0,0 ± 0,6 -3,3 ± 1,5 

Т-тест не залеж. (t, p) t = 0,001; p = 0,999 
t = -2,156; p = 

0,037 

 

Динаміка зміни кута розвороту стоп у хворих в продовж спостереження 

наведено на рис. 6.5. Діаграма показує, що кут розвороту стопи здорової 

кінцівки у хворих на коксартроз залишається практично постійною у продовж 

всього терміну спостереження. Кут розвороту стопи хворої кінцівки до 

лікування має дуже великий розбіг значень від патологічного мінімуму до 

патологічного максимуму. Після ендопротезування кут розвороту стопи тепер 
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вже протезованої кінцівки хоча і має більший розбіг значень, ніж стопа здорової 

кінцівки, але наближається до нормальних значень. У віддаленому періоді у 

хворих ІІ групи кут розвороту стопи протезованої кінцівки знову збільшується. 

Зміна кутів розвороту стоп у хворих після ендопротезування не набуває 

статистичної різниці, тобто на 5 рік спостереження зберігається опірність стоп. 

 

 
- здорова кінцівка;  - хвора (протезована) кінцівка 

а б 

Рис. 6.5. Зміна параметру «Величина кута розвороту стопи під час 

ходьби (Toe In/ Toe Out)» у хворих на кокс артроз. А) І група; б) ІІ група. 

 

Середня нормалізована швидкість (Mean Normalized Velocity). Цей 

швидкісний параметр є найбільш сприятливим, ніж пряме визначення 

швидкості пересування. Взагалі швидкість пересування є особистим 

параметром і для кожної людини швидко – повільно є неоднозначним й 

варіабельним, навіть для однієї людини. Тобто цей параметр має великий 

розкид значень. Результати аналізу нормалізованої швидкості пересування 

наведені в табл. 6.22. До лікування нормалізована швидкість хворих в 

середньому була (0,6 ± 0,4) м/с. Хворі обох груп пересувалися однаково (р = 

0,619).  

Через рік після ендопротезування у всіх хворих спостерігалося значне 
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збільшення нормалізованої швидкості в середньому до (2,0 ± 02) м/с. Знову, між 

групами не було значущої різниці (р = 0,737). 

Через 5 років спостерігали значне зменшення швидкості пересування до 

(1,2 ± 0,2) м/с однаково в обох групах (р = 0,857).  

Таблиця 6.22 

Результати статистичного аналізу даних «Нормалізована швидкість» та 

порівняння груп хворих у продовж спостереження 

Термін 
Статистики Група хворих 

І (≥) II (<) 

До лікування 
M ± SD; min ÷ max 0,6 ± 0,4; 0,1 ÷ 1,6 0,6 ± 0,4; 0,1 ÷ 1,3 

Т-тест незалежн. (t, p) t = 0,501; p = 0,619 

1-1,5 роки 
M ± SD; min ÷ max 2,0 ± 0,2; 1,5 ÷ 2,5 2,0 ± 0,2; 1,7 ÷ 2,3 

Т-тест незалежн. (t, p) t = -0,338; p = 0,737 

5-7 років 
M ± SD; min ÷ max 1,2 ± 0,2; 0,8 ÷ 1,6 1,2 ± 0,2; 0,8 ÷ 1,5 

Т-тест незалежн. (t, p) t = -0,182; p = 0,857 

 

Причому в обох групах зниження нормалізованої швидкості на 5 рік 

спостереження після ендопротезування було статистично значущім (р = 0,001) 

(табл. 6.23). Зменшення нормалізованої швидкості відбулося в середньому на 

0,8 м/с. 

Таблиця 6.23 

Результати порівняльного статистичного аналізу зміни параметру 

«Нормалізована швидкість» у період від 1 до 5 років спостереження 

Термін спостереження 
Група хворих 

I (≥) ІІ (<) 

Парна різниця (M ± SD) 0,8 ± 0,3 0,8 ± 0,3 

Т-тест парний (t, p) t = 15,847; p = 0,001 t = 13,750; p = 0,001 
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6.2. Аналіз якості ходьби (FAP) за даними системи GaitRite 

 

У розділі «Матеріали і методи» було пояснено алгоритм розрахунку FAP, 

який є інтегральним показником якості ходьби. 

Було проведено аналіз ходьби хворих на коксартроз до та після 

ендопротезування через рік та у віддалений період 5 – 7 років. 

Як було пояснено вище, показник FAP враховує не тільки показники 

ходьби, а й додаткові пристрої опори, якими користуються хворі при 

пересуванні (паличка, милиці, ходунки).  

Серед хворих, які пройшли обстеження до ендопротезування одночасно 

хворі, які не користувалися додатковими пристроями для ходьби, незважаючи 

на наявність кульгавості, і були хворі, яким важко було пройти по доріжці 

GaitRite повністю, і через те дослідження були припинені. Означені особливості 

ходьби враховувалися при обчисленні FAP. У подальших дослідженнях, деякі 

хворі продовжували користуватися при ходьбі паличкою, або милицями, хоча 

кількість таких хворих було значно менше, ніж до ендопротезування. В 

табл. 6.24 показано розподіл хворих, які користувалися додатковою опорою до 

та після ендопротезування. 

Статистичний аналіз показав, що до ендопротезування майже 70% хворих 

користувалися додатковими засобами опори від трості до милиць. При цьому 3 

(6,5 %) пацієнти не змогли подолати доріжку GaitRite повністю.  

Через рік після ендопротезування більше 60 % хворих (в І групі – 16 

(61,5 %) та у ІІ групі 12 (60,0 %)) пересувалися без додаткової опори. Паличкою 

користувалися 9 (34,6 %) хворих І групи та 5 (25,0 %) – ІІ групи. У той же час 

серед хворих І групи тільки 1 хворий користувався двома тростями, а у ІІ групі 

3 хворих пересувалися або з двома паличками чи милицями. 

У віддаленому періоді спостереження було відмічено у ІІ групі 

зменшення кількості хворих, які не користувалися додатковою опорою до 8 
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(40 %), і збільшення кількості хворих до 10 (50 %), які стали користуватися при 

пересуванні паличкою.  

Таблиця 6.24 

Користування хворими додатковими засобами опори для пересування до 

та після ендопротезування кульшового суглоба 

Термін  

спостереження 

Без опори Трость 2 трості Милиці 
Неповне 

дослідження 

Група хворих 

І ІІ І ІІ І ІІ І ІІ І ІІ 

До операції 

абс 

% 

8 

30,8 

7 

35,0 

11 

42,3 

10 

50,0 

3 

11,5 

1 

5,0 

2 

7,7 

1 

5,0 

2 

7,7 

1 

5,0 

2 

р 

0,0002 

0,988 

0,048 

0,825 

0,063 

0,800 

0,055 

0,813 

0,055 

0,813 

Через 1 рік 

абс 

% 

16 

61,5 

12 

60,0 

9 

34,6 

5 

25,0 

1 

3,8 

2 

10,0 
0 

1 

5,0 

 

2 

р 

0,039 

0,842 

0,143 

0,704 

0,055 

0,813 

0,018 

0,894 

Через  

5-7 років 

абс 

% 

16 

61,5 

8 

40,0 

8 

30,8 

10 

50,0 

1 

3,8 

1 

5,0 

1 

3,8 

1 

3,8 

2 

р 

1,327 

0,249 

1,041 

0,307 

0,290 

0,589 

0,290 

0,589 

 

В І групі кількість хворих, які при ходьбі не користуються додатковими 

пристроями залишилося без змін, хоча 1 хворий став користуватися милицями. 

Статистичний аналіз не виявив значущої різниці між групами у продовж 

спостереження ані до ендопротезування, ані після нього. Незважаючи на 

додаткову опору при пересуванні, якість самої ходьби у хворих значно 

покращувалася після ендопротезування. Ми проаналізували зміну індексу FAP у 

хворих впродовж спостереження. Результати надані в табл. 6.25 
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Таблиця 6.25 

Динаміка зміни FAP у хворих на коксартроз 

Термін 
Статистики Група хворих 

І (≥) II (<) 

До лікування 

M ± SD 

min ÷ max 

49,2 ± 8,1 

32 ÷ 65 

50,5 ± 7,7 

32 ÷ 65 

Т-тест незалежн. (t, p) t = -0,572; p = 0,570 

1-1,5 роки 

M ± SD 

min ÷ max 

79,7 ± 3,6 

67 ÷ 84 

76,2 ± 6,5 

60 ÷ 82 

Т-тест незалежн. (t, p) t = 2,333; p = 0,024 

5-7 років 

M ± SD 

min ÷ max 

79,3 ± 4,6 

62 ÷ 84 

75,9 ± 4,4 

61 ÷ 80 

Т-тест незалежн. (t, p) t = 2,559; p = 0,014 

 

Як що за результатами аналізу було доведено, що до початку лікування 

ми не виявили значної різниці в оцінці ходьби хворих (t = -0,572; p = 0,570), то 

через рік на контрольному огляді було визначено, що якість ходьби хворих І 

групи ((79,7 ± 3,6) балів) статистично значущо (t = 2,333; p = 0,024), краще, ніж 

у хворих ІІ групи ((76,2 ± 6,5) балів).  

У ІІ групі хворих спостерігався найгірший бал 60, тоді, як у хворих І 

групи найгірший бал FAP був 67, тобто значно більшим. Це можна пояснити 

тим, що у ІІ групі був хворий, який користувався милицями, що одразу знижує 

бал FAP.  

Найвищі бали FAP в групах хворих були близькими – 84 та 82, 

відповідно. У віддаленому періоді спостерігалося зменшення середнього балу 

FAP в обох групах хворих, але FAP І групи (79,3 ± 4,6) був статистично значущо 

більшим (t = 2,559; p = 0,014), ніж бал FAP ІІ групи – (75,9 ± 4,4). Але, не 

зважаючи на те, що у ІІ групі хворих спостерігалося помітне зменшення якості 
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ходьби, ця зміна не досягла значущого рівня (t = 0,395; p = 0,697). Наочно зміна 

FAP наведено на рис. 6.6. 

 

Рис. 6.6. Значення FAP до та після лікування. 

 

За результатами проведеного статистичного дослідження параметрів 

ходьби хворих на коксартроз у продовж спостереження від першого звернення 

до періоду 5-7 років після ендопротезування було виявлено деякі 

закономірності для пацієнтів у яких рентгенологічно після ендопротезування 

було виявлено зменшення довжини важеля дії сил абдукторів стегна (ІІ група 

хворих) та у хворих, у яких ДВДСАС залишилася без зміни (І група хворих). 

Отже, до ендопротезування групи за параметрами ходьби були 

однаковими, тобто у хворих простежувалися всі ознаки спотворення ходьби в 

наслідок дегенеративного захворювання кульшового суглоба. Це проявлялося у 

зменшенні тривалості опори на хвору кінцівку і, відповідно зменшення 

довжини кроків обох кінцівок.  

Намагання збільшити швидкість пересування, хворі збільшували 

тривалість опори на здорову кінцівку, але довжина кроку хворої кінцівки при 

цьому майже не збільшувалося. Це призводило до зростання асиметрії 

навантаження стоп кінцівок та асиметрії довжини кроків, що в свою чергу 
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накопичувало підстави для розвитку та подальшого зростання кульгавості. 

Ендопротезування, у більшості хворих, приводило до відновлення 

параметрів ходьби, хоча у більшості випадків нормалізація параметрів і не 

досягала середньостатистичної референтної норми, але практично відновлювало 

симетрію ходьби. При коксартрозі у хворих змінюється постава кінцівки, а саме 

виникає розворот стопи латерально і у деяких кінцівка, через розвиток 

привідно-відвідних контрактур зміщення анатомічного центру ваги нижньої 

кінцівки у медіальний бік. Ендопротезуванням ці вади, у більшості хворих, було 

виправлено, хоча, і не достатньо, через конструктивні особливості ендопротезів, 

які обмежують відведення кінцівки.  

Тобто, через рік після ендопротезування, на момент коли хворі вже 

повністю відновилися після оперативного втручання та освоїли ендопротез, 

спостерігалося значне покращення параметрів ходьби. У віддаленому періоді, 

через 5-7 років, у хворих спостерігали погіршення параметрів ходьбі, а у деяких 

хворих погіршення показників сягало значень до ендопротезування. Особливо 

це було помітно у хворих ІІ групи.  

Як відомо якість ходьби обумовлює не тільки сам ендопротез, а й стан 

м’язової системи стегна, поперекового відділу хребта та всієї нижньої кінцівки. 

Як показали результати моделювання, при зменшенні ДВДСАС хворому треба 

прилягати більше зусиль для здійснення рухів, а саме ходьби. Таким чином, у 

хворих зі зменшеним ДВДСАС відбувалося постійне перенапруження означених 

м’язів, що у віддаленому періоді призвело до розвитку чи прогресуванню 

дегенеративних змін в інших суглобах нижньої кінцівки – колінному суглобі, 

гомілково-ступневому суглобі та поперековому відділі хребта. А враховуючи те, 

що ендопротезування проводили у хворих переважно похилого віку, більшість з 

яких через 5-7 років набули додатково інші захворювання опорно-рухового 

апарату, то додаткові постійні асиметричні напруження м’язів нижніх кінцівок 

збільшили швидкість прогресування дегенеративних змін у суглобах. 
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РОЗДІЛ 7 

РЕАБІЛІТАЦІЯ ХВОРИХ ПІСЛЯ ЕНДОПРОТЕЗУВАННЯ 

КУЛЬШОВОГО СУГЛОБА 

 

Як показали наші попередні дослідження, зменшення довжини важелів дії 

абдукторів стегна при ендопротезуванні є несприятливим фактором для 

повноцінного відновлення ходи пацієнта. Але дотримання цього показника 

відповідно передопераційних величин не завжди можливо за багатьма 

технічними причинами, це й анатомічна перебудова кульшового суглобу в 

наслідок тривалого перебігу коксартрозу, це й стан кісткової тканини, це й 

обмеженість вибору технічних засобів в деяких випадках. Тому ми вважаємо, 

що пацієнти із зменшеною величиною важелів дії абдукторів стегна потребують 

підвищеної уваги в післяопераційному періоді реабілітації. 

Метою реабілітації хворих після ендопротезування кульшового суглобу, є 

повноцінне функціональне, соціально-побутове та професійне відновлення. 

Основний принцип успішної реабілітації полягає в ранньому початку відновних 

процедур, їх безперервності, послідовності та індивідуальному підході до 

хворого.  

Лікувально-відновний період починається одразу після ендопротезування 

й продовжується, як правило 2 – 3 тижня. 

У хворих на коксартроз, особливо похилого та старечого віку 

функціональний стан кінцівки значно знижений. Наявність больового синдрому 

вимагає щадити кінцівку, що супроводжується гіпотрофією м’язів та 

перерозподілом їх тонусу. Такий стан м’язів впливає на трофіку всіх тканин 

кульшового суглобу. У хворих з розвитком захворювання формуються 

контрактури тазостегнового суглоба, які в свою чергу ведуть до зміни 

положення тазу, а згладжування лордозу до збільшення навантаження на 

хребет, що призводить до розвитку компенсаторного сколіозу.  
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Для зменшення післяопераційного навантаження на організм хворим, 

яким планується ендопротезування кульшового суглоба проводиться 

передопераційна підготовка, яка включає в себе процедури для підвищення 

тонусу центральної нервової системи та покращення стану серцево-судинної та 

дихальної систем організму. В цей період проводять заходи для покращення 

трофіки тканин та укріплення м’язів контр латеральної кінцівку, на яку буде 

припадати основне навантаження після ендопротезування. 

Після ендопротезування реабілітаційні заходи починають з 1 – 2 дня, з 

проведення їх у ліжку, поступово збільшуючи навантаження. 

Завдання раннього реабілітаційного періоду (1 тиждень) полягає в 

профілактиці післяопераційних ускладнень, попередження трофічних розладів. 

Більшість хворих піднімають з ліжка на другий день, з цього моменту 

починають ранні реабілітаційні заходи, які включають вправи для тренування 

дихальної та серцево-судинної системи, фізичні вправи присаджування в ліжку, 

вправи легкого згинання оперованої кінцівки в гомілковому та колінному 

суглобі, а з 3 дня додають вправи ізометричного напруження м’язів стегна та 

сідниць тривалістю 1-5 с. При задовільному стані хворого на 5 добу починають 

активні рухи в суглобах оперованої кінцівки та дозоване навантаження на неї. З 

цього ж часу в комплекс вправ починають вводити силові вправи – утримання 

кінцівки на вісі та відведення її, але запобігають рухів приведення та 

внутрішньої ротації через ризик вивиху ендопротезу. При адекватній реакції 

хворого на фізіотерапевтичні заходи з другого тижня після операції хворий 

починає ходити з опорою (милицями чи ходунками). 

При стабільній фіксації компонентів ендопротеза хворі з перших днів 

після операції починають навантажувати оперовану кінцівку, але при наявності 

больових відчуттів в ділянці кульшового суглоба навантаження можливо 

обмежити.  

Всі хворі, яким проводили операцію ендопротезування проходили 
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стандартний курс ранньої післяопераційної реабілітації. 

При адекватно проведеній до- та післяопераційної фізіотерапії повна 

опора на кінцівку дозволяють на 3 місяць, іноді через 6 місяців (переважно це 

люди похилого віку, стан яких обтяжений іншими захворюваннями. 

Як показали наші попередні дослідження, у хворих зі зменшеною 

довжиною важеля дії абдукторів стегна м’язи не спроможні розвивати 

необхідну силу для здійснення акту ходьби, найбільші втрати сили коротких 

м’язів виникають під час навантаження на плюснові кістки стопи оперованої 

кінцівки та для довгих м’язів при переносі кінцівки для виконання кроку. 

Зменшення сили, а точніше не можливість м’язів розвивати необхідну для 

здійснення кроку та підтримки рівноваги призводить до скорочення тривалості 

переносу та опори оперованої кінцівки, тобто кроки мають різну довжину й 

часові параметри переносу й опори. Вважаючи те, що тривалий перебіг 

коксартрозу призводить до послаблення м’язів, після ендопротезування ми 

отримуємо м’язи оперованого стегна з обмеженим функціонуванням й 

додаткове їх послаблення через вкорочення довжини важелів дії абдукторів 

стегна. Тому при проведенні реабілітаційних заходів треба звертати увагу на 

такі особливості хворих зі зменшеним довжини важелів абдукторів стегна 

оперованого суглоба.  

 

7.1 Методика реабілітації хворих після ендопротезування кульшового 

суглобу для відновлення симетричності ходи 

 

Симетричність ходи людини є одним із важливих показників 

функціонального стану опорно-рухового, переважно суглобово-м'язового 

апарату, і характеризує однаковість за визначеними показниками рухів нижніх її 

кінцівок. У людини зі здоровими нижніми кінцівками параметри ходи 

(величина кроку, швидкість руху, час опори на підошву кінцівок при ходьбі та 
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інші) є однаковими для обох кінцівок, або відрізняється незначним чином. 

Травма або захворювання різних фрагментів пошкодженої кінцівки та 

оперативне втручання при лікуванні них різко змінюють параметри 

симетричності ходи, не відновлення якої може призвести до негативних 

наслідків – кульгавості та сильним больовим відчуттям. Як показали наші 

попередні дослідження, зменшення величини важелів дії абдукторів стегна 

може бути причиною асиметричності ходи або кульгавості після 

ендопротезування. 

Нами розроблено спосіб відновлення симетричності ходи людини (патент 

на корисну модель № 126691), який дозволяє відновлювати ходу пацієнтів після 

ендопротезування [41]. На рис. 7.1 наведена схема розробленого нами способу. 
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Рис. 7.1. Схема пристрою для відновлення симетричності ходи. 

Позначення: 1 – тредбан; 2 – відеокамери; 3 – пацієнт; 4 – маркери; 5 – 

контактні датчики;6 –комп’ютер; 7 – монітор. 
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В основу запропонованого способу покладено методику подографії [26, 

27]. Відновлення симетричності ходи здійснюється на пристрої, що містить 

тредбан, три відеокамери, одна із яких фіксує рухи пацієнта у фронтальній 

площині при ходьбі по доріжці, а дві інші – кути згинання кульшового, 

колінного або надп’ятково-великогомілкового суглобів здорової та ушкодженої 

кінцівок у сагітальній площині. Для контролю кутів згину ушкодженого суглоба 

пацієнта встановлюються на відповідні маркери. На підошвах взуття пацієнта 

закріплюються контактні датчики часу опори кінцівки на опорну поверхню, що 

зв'язані з комп'ютером через бездротову систему зв'язку. Зоровий контроль 

показників симетричності ходи здійснюється пацієнтом за допомогою монітора.  

Пацієнт в процесі реабілітації ходи розташовується на доріжці тредбана і, 

після включення приводу його переміщення із заданою швидкістю, пацієнт 

починає виконувати кроки по зазначеній доріжці. На моніторі комп'ютера 

надається зображення часу опори здорової і прооперованої кінцівок, на основі 

яких розраховується коефіцієнт ритмічності ходи (відношення часу опори 

хворої і здорової кінцівок). Пацієнту потрібно за кожний сеанс ходи 

додержуватись рівняння часу опори здорової і прооперованої кінцівок, що 

просліджується на моніторі комп'ютера. Крім того, пацієнту потрібно 

відслідковувати на моніторі кути згину кульшового суглобу, зображення якого 

надається на моніторі комп'ютера і додержуватись рівняння кутів згину 

суглобів здорової і ушкодженої кінцівок. Пацієнт виконує справи на протязі 20-

30 хвилин кожного сеансу відновлення ходи і намагається довести симетричність 

ходи ушкодженої кінцівки до контрольних показників здорової кінцівки. 

Для кращого пристосування параметрів рухів ушкодженою кінцівкою 

відновлення симетричності ходи починають з малою швидкістю переміщення 

доріжки тредбана (0,15 м/с), і коли пацієнт починає досягати успіху у 

відновленні ходи ушкодженою нижньою кінцівкою, швидкість руху доріжки 

збільшують. З метою повноцінного відновлення ходи пацієнтів із зменшеною 
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довжиною важелів дії абдукторів стегна після ендопротезування, нами 

розроблено комплекс фізичних вправ з використанням запропонованої нами 

методики. Запропонований комплекс вправ можна, також, виконувати перед 

двома дзеркалами у фронтальній та сагітальній площинах. 

 

7.2 Реабілітаційний комплекс лікувальної фізкультури для 

відновлення після ендопротезування кульшового суглоба 

 

Розроблений нами спеціальний реабілітаційний комплекс має два блоки 

лікувальної фізкультури: статичний та кінетичний. 

Комплекс статичних вправ направлені на виробітку хворими правильних 

симетричних рухів, визначення необхідного їх обсягу. Вправи виконуються під 

контролем лікаря ЛФК, спочатку у повільному темпі, поступово прискорюючи 

їх виконання. 

Статична частина комплекс складається з 5 вправ. 

1. В.П. Встати біля шведської стінки, вирівнюючи (по можливості) на 

одній вертикальній лінії п’ятки, сідниці та лопатки. Для стійкості триматися 

руками за стінку. Підняти здорову ногу, згинаючи колінний суглоб, на зручну 

висоту. Зафіксувати зором висоту піднятого коліна, потім підняти протезовану 

кінцівку, на ту ж висоту. Вправу повторювати повільно, намагаючись не 

відривати сідниці від стінки. Лікар контролює підйом кінцівок, коригуючи 

висоту. Повторювати 20-25 разів кожною ногою (рис. 7.2, а) 

2. В.П. така ж, але в руках хворий тримає гімнастичну палку. Підняти 

здорову кінцівку, висоту зафіксувати палкою, підняти протезовану кінцівку, 

намагаючись торкнутися палки. При значній різниці у підйомі кінцівок, 

зменшити висоту підіймання кінцівки, намагаючись без утруднення піднімати 

обидві ноги. Починати повільно, поступово прискорюючи виконання вправи. 

Повторювати 20-25 разів кожною кінцівкою (рис. 7.2, б) 
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3. Наступну вправу треба виконувати при успішному виконання перших 

двох вправ. В.П. така ж, але підйом кінцівок виконувати у темпі, піднімаючи 

кожну кінцівку по два рази. Повторювати для кожної кінцівки по 20-25 разів. 

4. В.П. стоячи біля стіни щільно прижавши п’ятки, сідниці та лопатки. 

Дуже повільно притиснути стопу до стіни та ковзаючи підтягнути до гори, але 

висота п’ятки не повинна бути вище коліна. Затримати максимально можливу 

висоту на 10-15 с. Повторити для кожної кінцівки 10-15 разів (рис.7.2, в) 

5. В.П. лежачі на спині. Піднімати почергово кінцівки, згинаючи у коліні, 

намагаючись відтворити прями кути: спина-стегна та стегно-гомілка. 

Повторювати 20-25 разів для кожної кінцівки (рис. 7.2, г) 

 

 

а 

 

б 
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Рис. 7.2. Статичний комплекс спеціальних вправ для відновлення 

симетричності ходьби 

 

Комплекс не виключає інших фізичних лікувальних вправ, спрямованих 

на укріплення м’язів нижніх кінцівок та тулуба. 
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7.3 Симетричні вправи на біговій доріжці після ендопротезування 

кульшового суглоба 

 

Загальні вимоги. Вправи виконують в повільному темпі, в зручному 

взутті, що дозволяє фіксувати надп’ятково-великогомілковий суглоб (кросівки), 

під наглядом інструктора ЛФК.  

Виконання рухів контролюються за допомогою контрастних маркерів, які 

закріплені на стрічці. Маркери можна пересувати по стрічці виставляючи на 

необхідні анатомічні точки. 

Одну стрічку закріплюємо на біспінальній лінії, виставляючи маркери на 

передніх верхніх остях. По стрічці розміщуємо на стегні вище колінного 

суглобу.  

На першому етапі кінетичні вправи виконуються на доріжці без її 

підйому. Спочатку вправи виконують повільно, контролюючи рівні маркерів, 

після виробітки симетричних рухів у повільному темпі можна поступово 

збільшувати швидкість (рис. 7.3). 

1. В.П. Стоячи на доріжці, можна триматися руками за поручні. Повільна 

ходьба. Виконується під контролем лікаря ЛФК. Хворий здійснює кроки, 

намагаючись піднімати коліна на однакову висоту. Контроль у фронтальне 

дзеркало чи монітор (рис. 7.3, а). 

2. В.П. Стоячи на доріжці, можна триматися руками за поручні. Повільна 

ходьба з перекатом з п'яти на носок, намагаючись виносити стопу обох кінцівок 

на однакову відстань. Контроль відхилення маркерів по боковим дзеркалам чи 

монітору (рис. 7.3, б). 

3. В.П. Стоячі на доріжці, в руках гімнастична палка спереду. Палку 

підіймаймо на вказану інструктором висоту. Повільна хода з підйомом стегна 

до гімнастичної палки. Контроль висоти підйому стегна по маркерам у дзеркало 

чи монітор. Висота підйому гімнастичної палки поступово збільшується в 
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процесі тренувань (рис. 7.3, в). 

4. В.П. Стоячи на доріжці боком. Повільна ходьба боком приставними 

кроками зі збереженням паралельності маркерів у фронтальній площині 

(контролюємо своє відображення у фронтальному дзеркалі) (рис. 7.3, г) 

5. Поступове збільшення кута нахилу та швидкості руху полотна 

доріжки, що рухається. 

 

 
а 

 
б 

 
в 
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Рис. 7.3. Динамічний комплекс спеціальних вправ на біговій доріжці для 

відновлення симетричності ходьби. 

 

7.4 Оцінка результатів реабілітаційних заходів 

 

Реабілітаційні заходи з відновлення симетричності ходьби після 
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ендопротезування кульшового суглобу проводили через 6 місяців після 

операції, коли хворі могли у повному обсязі навантажувати оперовану кінцівку 

та не відмічали больових відчуттів, які б заважали ходьбі. 

На контрольному огляді через 6 місяців хворі доволі вільно могли ходити, 

більшість практично не користувалась додатковою опорою. У групі, яку ми 

обрали для порівняння, хворі не скаржилися на болі, іноді відмічали наявність 

втоми після навантаження кінцівки, ходьби по сходах, тривалих прогулянках. 

Але були скарги на кульгавість, особливо при тривалій ходьбі, відчуття 

дискомфорту у поперековому відділі хребта. Візуально відмічалась різна 

довжина кроків хворих, не симетричний переніс кінцівки при ходьбі з заносом 

прямої кінцівки без згинання колінного суглоба, була помітна кульгавість. При 

дослідженні довжини кінцівок не відмічали різниці, яка б була причиною 

кульгавості. Хворим було запропоновано пройти реабілітацію з відновленням 

симетричності ходьби. Проведення реабілітаційних заходів з відновлення 

симетричності ходьби пропонували всіх хворим, погодилися на її проходження 

10 пацієнтів, хворих інші по різним причинам відмовились (17 хворих). Всі 

хворі до та після проведення реабілітації були обстежені на пристрої GaitRite, ті 

хворі, що не проходили реабілітацію – були обстежені на наступному 

контрольному огляді через 3 місяці. Оцінку якості ходьби проводили по 

показнику FAP, а також оцінювали «Довжина довгого кроку», «Тривалість 

одного циклу кроку» та «Нормалізовану швидкість» - як показники, які 

найкраще характеризують якість відновлення ходьби. 

FAP є інтегральною характеристикою якості ходьби, тому ефективність 

реабілітаційних заходів за розробленою нами методикою проводили саме за цим 

показником (табл. 7.1). До проведення реабілітаційних заходів FAP хворих на 6-

й місяць після ендопротезування кульшового суглобу мали в середньому (75,9 ± 

10,9) білів. Групи на початок реабілітації були однорідні (t = -1,199; p = 0,242). 

По завершенню курсу реабілітації хворим було проведено дослідження GaitRite, 
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яке показала, що у хворих значущо (t = -7,597; p = 0,010) покращилися 

показники ходьби з (75,3 ± 10,6) балів до реабілітації до (80,8 ± 10,3) балів після 

неї.  

Таблиця 7.1 

Результати оцінки функціонального стану ходи пацієнтів до та після 

проведення реабілітаційних заходів 

Реабілітація 

FAP, бали Ст. значущість  

різниці між 

періодами (t, p) 
до реабілітації після реабілітації 

Проведена (n = 10) 75,3 ± 10,6 80,8 ± 10,3 t = -7,597; p = 0,010 

Ні (n = 17) 76,2 ± 11,9 76,6 ± 12,1 t = -1,107; p = 0,285 

Ст. значущість різниці  

між групами (t, p) 

t = -1,199  

p = 0,242 

t = 5,642  

p = 0,010 
 

 

У хворих, які відмовилися від реабілітації на контрольному огляді через 3 

місяці показали величину FAP (76,6 ± 12,1) бали, тобто якість їх ходьби не 

змінилася (t = -1,107; p = 0,285). Наочно порівняти результати реабілітації 

хворих зі зменшеною величиною важелів дії абдукторів стегна після 

ендопротезування можна за допомогою діаграми, яка наведена на рис. 7.4. 

 

 

Рис. 7.4. Діаграма результатів оцінки функціонального стану ходи 

пацієнтів до та після проведення реабілітаційних заходів. 
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Хворі, які пройшли реабілітацію з відновлення симетричності ходьби 

відмічали, що у них збільшилася швидкість пересування, значно зменшилися 

або зникли відчуття дискомфорту у попереку та гомілкових суглобах. При 

тренуванні у перші дня хворі відмічали втому у колінному суглобі оперованої 

кінцівки, що ми пов’язуємо з тим, що довго непрацюючі в необхідному обсязі 

м’язи почали виконувати роботу, до якої не звикли. Але через деякий час робота 

м’язів поступово відновилась, втома пройшла.  

Після проведення реабілітації було визначено параметри «Довжина 

довгого кроку» (табл. 7.2). 

Таблиця 7.2 

Результати статистичного аналізу даних «Довжина довгого кроку» до та 

після реабілітаційних заходів 

Реабілітація 

Довжина довгого кроку, см Ст.значущість різниці 

між періодами (t, p) до реабілітації після реабілітації 

здорова протезована здорова протезована здорова протезована 

Проведена 

(n = 10) 

131,8 ± 

11,1 
114,4 ± 15,5 

128,7 ± 

10,7 
125,7 ± 10,4 

t = 1,810 

p = 0,104 

t = -2,153 

p = 0,050 

Ні (n = 17) 
119,9 ± 

10,8 
117,2 ± 12,1 

121,1 ± 

9,1 

118,7 ± 

10,65 

t = -1,229 

p = 0,237 

t = 0,875 

p = 0,394 

 

Одним з показових ознак ходьби є довжина довгого кроку, а саме її 

симетричність. Після ендопротезування на 6 місяць у хворих відмічали доволі 

сильні різницю у довжині довгого кроку.  Так у хворих на 6 міс після операції 

спостерігали зниження довжини кроку протезованої кінцівки, що ми 

пов’язували з особливістю переносу кінцівки (з недостатнім згинанням у 

колінному і кульшовому суглобі). Довжина довгого кроку здоровою кінцівкою 

теж була не достатньою, але трохи більшою. Була явна несиметричність у 

довжині кроків.Після проведення реабілітаційних у хворих значно збільшилась 
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довжина довгого кроку, причому для обох кінцівок (128,7 ± 10,7) см – для 

здорової й (125,7 ± 10,4) см – хворої. Збільшення довжини довгого кроку 

протезованої кінцівки було на межі значущості (р = 0,05). Явно видно 

збільшення симетричності кроків. При цьому у хворих, які не проходили 

реабілітаційні заходи відмічали незначне збільшення довжини довгого кроку 

для обох кінцівок, але в наслідок природного відновлення спроможності 

ходьби. Асиметричність зберігалася. Наочно порівняти довжину довгого кроку 

у пацієнтів зі зменшеною величиною важелів дії абдукторів стегна після 

ендопротезування, в залежності від проведеної реабілітації, можна за 

допомогою діаграми, яка наведена на рис. 7.5 

 

 

Рис. 7.5. Діаграма довжини довгого кроку у пацієнтів зі зменшеною 

величиною важелів дії абдукторів стегна після ендопротезування, в залежності 

від проведеної реабілітації. 

 

Наступним параметром, який на наш погляд, гарно характеризує якість 

ходьби є «Тривалість одного циклу кроку». Результати аналізу надані в табл. 

7.3. Часові характеристики тривалості одного циклу кроку були дуже 

варіабельні, це пояснювалося тим, що кожний хворий пристосовувався до 
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ходьби зручним для нього чином, деякі хворі намагаючись пришвидшити 

ходьбу збільшували довжину кроку хворою кінцівкою, інші, навпаки 

зменшували час опор на протез ховану кінцівку і прискорювали час початку 

кроку контр латеральної кінцівки. Але в обох випадках це призводило до 

асиметрії тривалості опори і кульгавості. 

Таблиця 7.3 

Результати статистичного аналізу даних «Тривалість одного циклу кроку» 

до та після реабілітаційних заходів 

Реабілітація 

Тривалість одного циклу кроку, с Ст.значущість різниці  

між періодами (t, p) до реабілітації після реабілітації 

здорова протезована здорова протезована здорова протезована 

Проведена 

(n = 10) 

1,52 ± 

0,28 
1,31 ± 0,44 

1,32 ± 

0,16 
1,30 ± 0,15 

t = 2,632 

p = 0,027 

t = 0,088 

p = 0,932 

Ні (n = 17) 
1,37 ± 

0,47 
1,48 ± 0,21 

1,32 ± 

0,30 
1,41 ± 0,23 

t = 0,624 

p = 0,541 

t = 1,562 

p = 0,138 

 

Після проведення реабілітаційних заходів у хворих значно покращилась 

симетричність у тривалості кроку, не зважаючи на те, що тривалість кроку 

протезованою кінцівкою практично не змінилась (t = 0,088; p = 0,932), 

зменшилась тривалість кроку здорової кінцівкою (t = 2,632; p = 0,027), що у 

підсумку привело до збільшення швидкості ходьби. Асиметрія тривалості 

кроків у хворих, які не проходили реабілітацію теж зменшилась, але значно 

менше. 

Наочно порівняти тривалість одного циклу кроку у пацієнтів зі 

зменшеною величиною важелів дії абдукторів стегна після ендопротезування, в 

залежності від проведеної реабілітації, можна за допомогою діаграми, яка 

наведена на рис. 7.6. Параметром, який найбільш характеризує спроможність 

пересування є швидкість. В нашому випадку – нормалізована швидкість.  
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Рис. 7.6. Діаграма тривалість одного циклукроку у пацієнтів зі зменшеною 

величиною важелів дії абдукторів стегна після ендопротезування, в залежності 

від проведеної реабілітації. 

 

Результати статистичного аналізу показника нормалізованої швидкості 

наведено втабл. 7.4. 

Таблиця 7.4 

Результати аналізу нормалізованої швидкості пацієнтів до та після 

проведення реабілітаційних заходів 

Реабілітація 
Нормалізована швидкість, м/с Ст.значущість різниці  

між періодами (t, p) до реабілітації після реабілітації 

Проведена(n = 10) 1,57 ± 0.07 1,76 ± 0,10 t = -5,435; p = 0,001 

Ні (n = 17) 1,58 ± 0,19 1,61 ± 0,16 t = -1,112; p = 0,283 

Ст.значущість різниці  

між групами (t, p) 

t = -0,104 

p = 0,918 

t = 2,674 

p = 0,013 
 

 

Через 6 міс після ендопротезування нормалізована швидкість хворих 

становила біль 1,57 ÷ 1,58 м/с. Після проведення реабілітації у хворих значущо 

(t = -5,435; p = 0,001) збільшилася швидкість до (1,76 ± 0,1) м/с, у той же час у 
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хворих, які не проходили спеціальні реабілітаційні заходи хоча і збільшилася 

швидкість пересування до (1,61 ± 0,16) м/с, але не значущо. 

Наочно порівняти величини нормалізованої швидкості пацієнтів зі 

зменшеною величиною важелів дії абдукторів стегна після ендопротезування, в 

залежності від проведеної реабілітації, можна за допомогою діаграми, яка 

наведена на рис. 7.7 

 

 

Рис. 7.7. Діаграма величини нормалізованої швидкості пацієнтів зі 

зменшеною величиною важелів дії абдукторів стегна після ендопротезування, в 

залежності від проведеної реабілітації. 

 

Проведений аналіз ефективності розробленого спеціального комплексу 

відновлення симетричності ходьби пацієнтів після ендопротезування показав 

свою високу ефективність. На 6 місяць після ендопротезування, коли хворим 

пропонували пройти спеціальний курс реабілітації спостерігалось відновлення 

функції ходьби у хворих, вони здійснювали на протезовану кінцівку практично 

повну опору, але наявність слабкості м’язів, обтяжене зменшеним важелем 

абдукторів стегна призводила до значної несиметричності кроків і як слід – 

кульгавості. Через це хворі скаржилися на відчуття дискомфорту у суглобах 
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нижніх кінцівок та попереку. Візуально спостерігали порочний переніс 

протезованої кінцівки з обмеженням згинання у колінному та кульшовому 

суглобі, хоча рентгенометрично змін не відмічали.  

Після проведення спеціального курсу реабілітації у хворих покращилася 

симетричність ходьби, вирівнялася ходьба, збільшилася швидкість пересування. 

У деяких хворих зменшилась довжина кроку здоровою кінцівки, і одночасно 

збільшилася довжина кроку протезованою кінцівкою, одночасно вирівнялися і 

часові параметри ходьби. Візуально зменшилася кульгавість, хворі, у своїй 

більшості, почали ходити з нормальним згинанням колінного та кульшового 

суглобів.  

Інтегральний показник ходьби FAP у багатьох хворих наблизився до 

нормальних значень (Norma FAP = 90 – 100 балів) 

Хоча повного відновлення не наступило, покращення якості ходьби було 

значущим, що підтверджено статистично. 

Нашими рекомендаціями буде проведення спеціального курсу 

відновлення симетричності ходьби у хворих після ендопротезування 

кульшового суглоба періодично, можливо у домашніх умовах після 

проходження курсу з лікарем ЛФК, та коректування вправ після проходження 

контрольних оглядів. 

Клінічний приклад 1. Пацієнтка В., 42 роки, історія хвороби № 9829 

перебувала на стаціонарному лікуванні в травматологічному відділенні 

Вінницької МКЛ ШМД з 08.11.2006 по 24.11.2006. Діагноз: Лівобічний 

коксартроз ІV стадії з вираженим больовим синдромом. 

Хворою вважає себе близько 2 років, коли вперше з’явилися болі в 

суглобі. Початок захворювання ні з чи не пов’язує. За останній час стан 

погіршився, біль у суглобі значно зріс. При надходженні пред'являла скарги: на 

болі в області лівого кульшового суглоба, що особливо посилювався під час 

ходьби. При огляді: виявляється кульгавість на ліву кінцівку, відзначається 
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згинально-привідна контрактура лівого кульшового суглоба (розгинання / 

згинання – 0/20/70; відведення / приведення – 0/10/20).  

На рентгенограмі відзначено ознаки лівостороннього коксартрозу 

ІV стадії, величина важеля дії сил абдукторів стегна до операції склала 47 мм 

(рис. 7.8 а). Функціональний показник ходьби FAP дорівнював 68 бали.  

10.11.2006 хворій виконана операція: тотальне безцементне 

ендопротезування лівого кульшового суглобу ендопротезом фірми "Link" (рис. 

7.8 б). Встановлено компоненти ендопротезу, що забезпечують величину 

важеля дії сил абдукторів стегна 48 мм, що відповідає анатомічним розмірам 

стегна до операції.  

Через 6 місяців після операції інтегральний показник FAP складав 80 балів. 

Хвора пересувається без додаткової опори. Може пройти значну відстань до 3 км. 

 

  
а б 

Рис. 7.8. Фотовідбитки з рентгенограм лівого кульшового 

суглобу пацієнтки В. (42 роки, історія хвороби. № 9829) до операції (а) та 

після виконання операції – тотального безцементного ендопротезування 

імплантом фірми «Link» (б).  
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Клінічний приклад 2. Пацієнт К., 36 років, історія хвороби № 10490. 

Перебував на стаціонарному лікуванні в травматологічному відділенні 

Вінницької МКЛ ШМД з 29.11.2006 по 15.12.2006. Діагноз: Правобічний 

коксартроз ІV стадії з вираженим больовим синдромом. 

Хворим вважає себе з дитинства. За останні 3 роки час стан погіршився, 

біль у суглобі значно зріс, вкоротилась нога. При надходженні пред'являв 

скарги: на болі в області правого кульшового суглоба, які посилюються при 

ходьбі. При огляді: при ході користується опорною тростиною,виявляється 

кульгавість на праву ногу, відзначається згинально-привідна контрактура 

правого кульшового суглоба (розгинання / згинання – 0/15/70; відведення / 

приведення – 0/10/25). Вкорочення кінцівки близько 3 см.  

На рентгенограмі відзначено ознаки правостороннього коксартрозу ІV 

стадії, величина важеля дії сил абдукторів стегна до операції склала 66 мм 

(рис. 7.9 а).  

 

  
а б 

Рис. 7.9. Фотовідбитки з рентгенограм правого кульшового суглобу 

пацієнта К. (36 років, історія хвороби № 10490) до операції (а) та після операції 

(б) – тотального безцементного ендопротезування імплантом фірми «Link».  
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Відмічається звуження суглобової щілини, склероз субхондральних 

пластинок, наявність кістозних зміну головці стегна і вертлюгової западини. 

Функціональний показник ходьби FAP дорівнював 64 бали. 

Хворому 01.12.2006 виконана операція: тотальне безцементне 

ендопротезування правого кульшового суглобу ендопротезом фірми "Link"(рис. 

7.9 б). Встановлено компоненти ендопротезу, що забезпечують величину 

загального стегнового офсету 54 мм.  

Через 6 місяців після операції інтегральний показник FAP складав 65 

балів. Відмічали помітну кульгавість, хворий під час ходьби часто користувався 

тростинкою. 

Хворому було запропоновано пройти спеціальний курс ЛФК, 

спрямований на відновлення симетричності ходьби. 

Після проходження курсу ЛФК на контрольному огляді FAP становив 78 

балів. У хворого відмічали вирівнювання довжини кроків та тривалості опори 

на стопи. Кульгавість зменшилася. Хворий відмічав спроможність долати 

більшу дистанцію без зайвих зусиль.  

 

За матеріалами розділу опубліковано: 

[41] Тяжелов, О. А., Фіщенко, О. В., Карпінський, М. Ю., 

Карпінська, О. Д., & Браніцький, О. Ю. (2018). Спосіб відновлення 

симетричності ходи людини. Патент № 126691 Україна. 

[44] Фіщенко, О. В., Браніцький, О. Ю., Карпінська, О. Д., & 

Карпінський, М. Ю. (2018). Реабілітація хворих після ендопротезування 

кульшового суглоба. Збірник наукових праць за матеріалами Науково-

практичної конференції з міжнародною участю «Сучасні дослідження в 

ортопедії та травматології», Харків,4-5 жовтня, 148-151. 
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ПРАКТИЧНІ РЕКОМЕНДАЦІЇ 

 

1. При плануванні операції ендопротезування кульшового суглобу 

потрібно враховувати довжину важеля дії сил абдукторів стегна та намагатися 

зберегти анатомічну їх довжину, похибка не повинна бути не більше 5 мм у бік 

зменшення. Регулювати цей параметр можна за рахунок підбору розмірів офсету 

ендопротезу, розміру голівки та глибини її посадки.  

2. При плануванні реабілітаційних заходів після ендопротезування 

кульшового суглоба рекомендуємо використання розробленого спеціального 

комплексу відновлення симетричності ходьби пацієнтів у найближчі строки 

після операції та комплексу лікувальної фізкультури курсами протягом року. 

3. Проведення спеціального курсу відновлення симетричності ходьби у 

хворих після ендопротезування кульшового суглоба періодично, можливо у 

домашніх умовах після проходження курсу з лікарем ЛФК, та коректування 

вправ після проходження контрольних оглядів. 
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ВИСНОВКИ 

 

1. За результатами проведеного рентгенометричного дослідження 

лікування хворих на коксартроз, доведено, що у процесі ендопротезування у 

більшості хворих (47 %) відбувається зміна довжини дії плеча абдукторів стегна 

у порівнянні з контрлатеральним неоперованим суглобом, причому у більшості 

хворих (30 %) важіль дії сил абдукторів стегна зменшується. 

2. Результати проведеного графоаналітичного моделювання зміни 

величини важеля дії сил абдукторів стегна дозволяють стверджувати, що його 

збереження є важливим елементом підтримки горизонтальної рівноваги таза 

при одноопорному стоянні. Зменшення величини важеля дії сил абдукторів 

стегна більше ніж на 10 мм призводить до порушення підтримки рівноваги таза 

при одноопорному стоянні, особливо у пацієнтів з вагою більше 120 кг. 

3. Проведене динамічне моделювання показало, що у функцію ходьби 

залучені всі м’язи стегна, як ті, що безпосередньо мають сполучення з великим 

вертлюгом стегна, так і ті, що віддалені від нього. Серед м’язів, які розвивають 

максимальні зусилля - m. gluteus medius (до 844 Н) та m. gluteus minimus (до 540 

Н). При зменшенні довжини важеля абдукторів стегна вони втрачають 

спроможність розвивати повний обсяг зусилля під час опори на стопу до 40 % 

від необхідного (при зменшені ДВДСАС на 20 мм). Більш всього негативний 

вплив зменшеного важеля дії абдукторів стегна впливає на m. sartorius та 

m. tensor fasciae latae, їх сила може знижуватисядо 20 % від необхідного. 

4. Аналіз біомеханічних параметрів ходьби за даними системи GaitRite у 

хворих зі збереженим та зменшеним важелем дії абдукторів стегна показав, що 

порушення функції ходьби спостерігається протягом 12 місяців і більше, 

статистично значущо (р < 0,01) менше була нормалізована швидкість 

пересування у порівнянні з референтною нормою, спостерігалася асиметрія 

параметрів кроків протезованої та здорової кінцівок. Через 1 рік після 
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ендопротезування кульшового суглобу у хворих з відновленим важелем 

абдукторів стегна нормалізація параметрів ходьби була більш вираженою, що 

підтверджувалося зменшенням різниці параметрів кроків (р>0,05), ніж у хворих 

зі зменшеним важелем абдукторів стегна, у яких спостерігали погіршення 

параметрів ходьби до стану перед первинним ендопротезуванням. 

5. У хворих зі зменшеним важелем абдукторів стегна відмічається 

значущо менша (на (6,4 ± 3,1) мм р = 0,045) довжина короткого та довгого (на 

(2,2 ± 2,5) мм р = 0,369) кроків хворою кінцівкою, тривалість кроку хворої 

кінцівки більше (на (0,3 ± 0,1) с, р = 0,570), у порівнянні зі хворими з 

симетричним важелем абдукторів стегна. 

6. У віддаленому періоді, через 5-7 років, у хворих спостерігали 

погіршення параметрів ходьбі, у хворих зі зменшеним важелем абдукторів 

стегна погіршення параметрів ходьби були більш помітними, у деяких сягаючи 

рівня до ендопротезування. В групі хворих зі зменшеним важелем абдукторів 

стегна більше хворих (12 (60 %) у порівнянні зі хворими І групи – 10 (38,5 %)) 

користувалися додатковими засобами опори (тростинкою або милицями). 

Інтегральний показник якості ходьби FAP у хворих зі зменшеним важелем 

абдукторів на всіх етапах спостереження був значущо (p < 0,05) меншим, ніж у 

хворих з симетричним важелем абдукторів. 

7. Розроблений нами ефективний спосіб відновлення симетричності 

ходьби хворих після ендопротезування кульшового суглобу (патент 

№126691 UA) та спеціальний комплекс ЛФК для відновлення симетричності 

ходьби, який складається з статичних та динамічних вправ. Дозволяє значно 

покращити симетричність ходьби, збільшити швидкість пересування, 

збільшими симетричність довжини кроків протезованої та здорової кінцівок. 
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конференції «Актуальні питання лікування патології суглобів та 
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