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Дисертація присвячена актуальній проблемі – створенню композитного 

біоматеріалу, що біодеградує, обґрунтуванню його властивостей та розробці 

індивідуальних імплантатів для остеосинтезу з використанням 3D-друку. 

Висока частота травм опорно-рухової системи та зростання їх 

складності через війну в Україні обумовлює необхідність провадження в 

клінічну практику нових технологічних розробок виготовлення імплантатів 

для остеосинтезу. Це матиме значну клінічну ефективність, економічну 

доцільність та сприятиме покращенню якості життя пацієнтів.  

Імплантати, які біодеградують після імплантації в організм людини та 

виготовлені з полілактиду та сополімерів на його основі займають значуще 

місто в ортопедії та травматології. Особливістю цих полімерів є 

біосумісність, остеокондуктивність та здатність до біодеградації з наступним 

заміщенням ділянки імплантації кістковою тканиною. Однак невирішеною 

проблемою є їх низька механічна міцність, що обмежує використання в 

ділянках скелета під навантаженням. Вирішенням може бути розробка 

композитів на основі полілактидів із покращенними механічними якостями 

завдяки додаванню є кальцій-фосфатніої кераміки, матеріалів на основі 

вуглецю та полімери. Оскільки трикальційфосфат та гідроксилапатит 
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структурно схожі з мінеральними компонентами кісткової тканини людини, в 

нашій роботі ми зосередилися на композитах, створених на основі 

полілактид/трикальційфосфат/гідроксилапатит. Для якості фіксаторів 

важливою є технологія виготовлення, особливо якщо це дасть змогу 

виготовляти імплантати різної форми та розміру індивідуальні для кожного 

пацієнта. Такою технологією є друкування на 3D принтері, а багато 

імплантатів, що друкують на 3D-принтері, мають в основі полілактиди.  

У результаті проведеного дослідження створено композитний 

біоматеріал на основі полілактиду (PLA), гідроксил апатиту (ГА) та 

трикальційфосфату (ТКФ) та проведено експериментальні дослідження його 

властивостей. На підставі розрахунків величини модуля пружності 

композиту з полілактиду з різним відсотковим вмістом кальцій-фосфатної 

кераміки від 10 до 50 % було доведено, що оптимальним є склад 70 % 

полілактиду, 20 % трикальційфосфату і 10 % гідроксилапатиту, який і було 

використано у подальшому дослідженні для 3D-друку технологією FDM 

(пошарове наплавлення).  

Проведено дослідження біосумісності та токсичності нового композиту 

з полілактиду та кальцій-фосфатної кераміки in vivo у щурів протягом 

180 діб. На основі гістологічного аналізу тканин (товщина капсули навколо 

імплантатів; щільність клітин та їх фенотип; відсутність клітин запалення; 

стан капілярів) навколо імплантованих дисків з композиту в підшкірно-

жирову клітковину підтверджено його біосумісність та поступову деградацію 

з 90 доби після імплантації. Показано відсутність токсичного впливу на 

функцію нирок та печінки нового композиту на основі біохімічного аналізу у 

сироватці крові щурів таких показників, як аланінамінотрансфераза, 

аспартатамінотрансфераза, гамма-глутамілтрансфераза, білірубін, креатинін, 

сечовина. 

Оцінено остеоінтегративні якості розробленого композиту після 

імплантації в дирчастий дефект метафізу стегнових кісток щурів 3D-

надруковних штифів протягом 180 діб. Встановлено вищий індекс 
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остеоінтеграції у штифтів з композиту порівняно з чистим полілактидом 

починаючи з 30 доби (47,9± 2,13 % проти 27,8± 2,25 %) та збереженням цієї 

різниці до кінця експерименту на 180 добу (82,0 ± 2,07 % проти 66,1 ± 3,4 %), 

коли цей показник був вище в 1,7 рази та 1,2 рази відповідно. На 180 добу 

імплантати в кістковому дефекті зберігали форму, що свідчить про 

можливість їх довготривалого використання. Так само, як і у разі імплантації 

дисків, перебування протягом року штифтів у організмі щурів під час 

регенерації кістки та її ремоделювання не мало токсичного впливу згідно з 

аналізом біохімічних маркерів печінки та нирок. В умовах фіксації 

накістковою пластиною з композитного матеріалу на основі PLA протягом 

180 діб показано відсутність деструктивних змін у періості (окісті) та 

кортексі діафізу стегнової кістки кролів. 

Досліджено механічні властивості 3D-надрукованих пластин для 

накісткового остеосинтезу та імплантатів із розробленого композиту на 

основі полілактиду. У результаті розрахунків виявлено, що пластини з 

полілактиду є занадто м'якими й мають бути втричі товще за титанові для 

забезпечення аналогічної жорсткості фіксації. Водночас пластина для 

накісткового остеосинтезу із розробленого композиту може бути тонше в 

1,8 рази, ніж з чистого полілактиду для забезпечення аналогічної міцності. У 

результаті механічного дослідження міцності на згин пластин з розробленого 

композиту з розрахованою товщиною залежно від ваги людини (8,5 мм для 

50 кг; 9,5 мм для 70 кг; 10,7 мм для 100 кг), показано, що величини прогину 

всіх випробуваних зразків пластин відповідають розрахунковим значенням, 

відхилення показників не перевищують допустимого значення 5 %. 

Проведено аналіз напружено-деформованого стану великогомілкової 

кістки людини з модельованим переломом в нижній третині після 

остеосинтезу накістковими пластинами із розробленого композиту з 

використанням методу кінцевих елементів. Виявлено, що у разі осьового 

вертикального навантаження на стискання у моделі з фіксацією пластиною з 

композиту величини напружень є значуще меншими (від 2 до 5 раз) як у 
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кістці біля перелому, так і у елементах фіксувальної конструкції (пластина, 

гвинти) порівняно з титановою пластиною. Під час навантаження на згин 

менше в 1,3 рази напруження встановлено у кістці під переломом проте не 

над переломом, а також менше напруження виявлено у діафізі 

великогомілкової кістки. У разі навантаження на кручення менша величина 

напруження виявлена під переломом та у елементах фіксувальної 

конструкції. Отримані результати свідчать про рівномірніший розподіл 

навантажень як в елементах фіксувальної конструкції, так і в кістковій 

тканині у разі остеосинтезу пластинами з розробленого композиту.  

Досліджено міцність фіксації уламків стегнових кісток кролів in vivo за 

допомогою накісткових пластин з розробленого композиту шляхом 

біомеханічного аналізу протягом року у діапазоні навантажень на згин від 

50 Н до 100 Н. Виявлено, що міцність системи «кістка–накісткова пластина» 

є найменшою через місяць від початку експерименту, що обумовлено 

тривалістю загоєння перелому у кролів понад місяць. Водночас через 3 місяці 

міцність фіксації є найвищою, що підтверджено найнижчою величиною 

прогину препаратів кісток кролів на цей термін порівняно з пізнішими 

термінами (6 та 12 міс.). Нижчі показники міцності через 6 та 12 місяців 

свідчать про поступову біодеградацію пластини в організмі кролів. Проте 

через рік міцність системи «кістка–накісткова пластина» все ще була вище 

ніж контрлатеральна кістка кролів для всіх навантажень, що підтверджує 

довготривалу стабільність композиту на основі полілактиду у вигляді 

пластини незважаючи на його здатність до біорозкладання. 

Наукова новизна отриманих результатів. Уперше створено новий 

композит з якостями біодеградації на основі полілактиду, трикальційфосфату 

та гідроксилапатиту в співвідношенні 70:20:10 для 3D-друку та 

експериментально обґрунтовано можливість його використання для 

остеосинтезу. Експериментально встановлено, що цей композит є 

біосумісним та нетоксичним, має кращі остеоінтегративні якості ніж 

полілактид, не спричиняє деструктивних змін у окісті in vivo. 
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Уперше доведено, що накісткові пластинки з нового композиту 

можливо друкувати тоншими в 1,8 рази ніж з полілактиду за рахунок їх 

вищої міцності на згин, щоб забезпечити аналогічну жорсткість фіксації як 

титанова пластина для пацієнтів вагою від 50 до 120 кг. Біомеханічно 

підтверджено, що ці пластини зберігають свої початкові механічні 

властивості протягом усього терміну зрощення перелому стегнової кістки 

кролів, а їх біодеградація починається з 3 місяця без токсичного впливу на 

функцію нирок та печінки та суттєвої втрати міцності за рік спостереження. 

Уперше встановлено на математичній моделі перелому у нижній 

третині великогомілкової кістки людини, що використання накісткової 

пластин з нового композиту для фіксації перелому сприяє зниженню 

напруження та його рівномірнішому розподілу незалежно від виду 

навантаження (кручення, стиск, згин) у кістці біля перелому та фіксувальних 

гвинтах, ніж стандартна титанова пластина, за рахунок більш спорідненої до 

кортикальної кістки пружності композитного матеріалу (19,91 МПа). 

Практична значимість отриманих результатів. Розроблений 

композит на основі PLA, з включенням трикальційфосфату та 

гідроксилапатиту у співвідношенні 70:20:10 є біосумісним, біорозкладаним, 

нетоксичним, має відповідну для довгих кісток механічну міцність та 

придатний для використання в 3D-друці різних імплантатів та виробів для 

остеосинтезу. Використання нового композиту буде економічно ефективним, 

тому що його компоненти є недорогими та доступними, як і використана для 

3D-друку технологія FDM (пошарове наплавлення). Основний складовий 

композиту – полімолочна кислота або полілактид вже ґрунтовно досліджений 

клінічно, неканцерогенний та безпечний. Додаткові компоненти 

(трикальційфосфат, гідроксиапатит) також клінічно досліджені та відомі як 

активатори формування кісткової тканини. 3D-надруковані штифти з 

композиту показали високі остеоінтгегративні якості у разі 

внутрішньокісткової імплантації у метафіз стегнової кістки щурів, що 

підтверджує можливість їх успішного застосування для заповнення дефектів 
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довгих кісток у клінічних умовах. 3D-надруковані накісткові пластини, які 

перевірені на міцність та мають визначений термін біодеградації, що 

досліджено в умовах перелому стегнової кістки у кролів та з використанням 

математичного моделювання перелому у людини, можуть бути використані 

дл остеосинтезу. Включення 20 % ТКФ та 10 %ГА у композитний матеріал 

на основі PLA підвищило міцність матеріалу водночас зі збереженням 

нижчого модулю пружності матеріалу (19,91 ГПа), більш схожого на 

показник кістки ніж титан. Обґрунтовано, що такий вміст ГА та ТКФ у 

композитному матеріалі на основі PLA дозволяє його використовувати для 

3D-друку. 

Ключові слова: експеримент, композит, полілактид, полімолочна 

кислота, трикальційфосфат, гідроксилапатит, імплантат, кістка, підшкірно-

жирова клітковина, гістологія, біохімічний аналіз крові, математичне 

моделювання, біомеханіка, метод кінцевих елементів, кріль, щур. 
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SUMMARY 

 

Pavlov O. D. Rationale for the use of a composite based on polylactide and 

calcium-phosphate ceramics for surgical treatment of periarticular fractures 

(experimental study). – Qualification scientific work printed as a manuscript. 

Dissertation for the degree of Candidate of Medical Sciences (Ph.D.) for 

14.01.21 – Traumatology and Orthopedics (222 – medicine). – Kharkіv National 

Medical University of the Ministry of Health of Ukraine; State Institution 

―Sytenko Institute of Spine and Joint Pathology National Academy of Medical 

Sciences of Ukraine‖. Kharkiv, 2025. 

 

The dissertation is devoted to the urgent problem of creating a biodegradable 

composite biomaterial, substantiating its properties and developing individual 

implants for osteosynthesis using 3D printing. 

The high frequency of musculoskeletal injuries and the increase in their 

complexity due to the war in Ukraine necessitates the introduction into clinical 

practice of new technological developments for the manufacture of implants for 

osteosynthesis. This will have significant clinical effectiveness, economic 

feasibility and will contribute to improving the quality of life of patients. 

Implants that biodegrade after implantation into the human body and made 

of polylactide and copolymers based on it occupy a significant place in orthopedics 

and traumatology. The peculiarity of these polymers is biocompatibility, 

osteoconductivity and the ability to biodegrade with subsequent replacement of the 

implantation site with bone tissue. However, an unresolved problem is their low 

mechanical strength, which limits their use in areas of the skeleton under load. The 

solution may be the development of polylactide-based composites with improved 

mechanical properties due to the addition of calcium phosphate ceramics, carbon-

based materials and polymers. Since tricalcium phosphate and hydroxylapatite are 

structurally similar to the mineral components of human bone tissue, in our work 

we focused on composites created on the basis of polylactide/tricalcium 
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phosphate/hydroxyapatite. The manufacturing technology is important for the 

quality of the retainers, especially if it will allow the manufacture of implants of 

different shapes and sizes, individual for each patient. Such a technology is 3D 

printing, and many implants printed on a 3D printer are based on polylactides. 

As a result of the research, a composite biomaterial based on polylactide 

(PLA), hydroxylapatite (HA) and tricalcium phosphate (TCF) was created and 

experimental studies of its properties were conducted. Based on calculations of the 

modulus of elasticity of a polylactide composite with different percentages of 

calcium phosphate ceramics from 10 to 50%, it was proven that the optimal 

composition is 70% polylactide, 20% tricalcium phosphate and 10% 

hydroxylapatite, which was used in further research for 3D printing using FDM 

technology (layer deposition). 

A study of the biocompatibility and toxicity of a new composite of 

polylactide and calcium phosphate ceramics in vivo in rats for 180 days was 

conducted. Based on histological analysis of tissues (capsule thickness around 

implants; cell density and their phenotype; absence of inflammatory cells; 

condition of capillaries) around the implanted composite discs in subcutaneous fat, 

its biocompatibility and gradual degradation from day 90 after implantation were 

confirmed. The absence of toxic effects on kidney and liver function of the new 

composite was shown based on biochemical analysis of such indicators in rat blood 

serum as alanine aminotransferase, aspartate aminotransferase, gamma-

glutamyltransferase, bilirubin, creatinine, and urea. 

The osseointegration properties of the developed composite were evaluated 

after implantation of 3D-printed pins into a perforated defect of the femoral 

metaphysis of rats for 180 days. A higher osseointegration index was established in 

pins made of the composite compared to pure polylactide starting from day 30 

(47.9± 2.13% versus 27.8± 2.25%) and this difference was maintained until the end 

of the experiment on day 180 (82.0 ± 2.07% versus 66.1 ± 3.4%), when this 

indicator was 1.7 times and 1.2 times higher, respectively. On day 180, the implants 

in the bone defect retained their shape, which indicates the possibility of their long-
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term use. As in the case of disc implantation, the presence of pins in the rat body 

during bone regeneration and remodeling for a year did not have a toxic effect 

according to the analysis of biochemical markers of the liver and kidneys. Under the 

conditions of fixation with a bone plate made of a PLA-based composite material for 

180 days, the absence of destructive changes in the periosteum (periosteum) and 

cortex of the femoral diaphysis of rabbits was shown. The mechanical properties of 

3D-printed plates for bone osteosynthesis and implants made of the developed 

polylactide-based composite were studied. As a result of calculations, it was found 

that the plates made of polylactide are too soft and must be three times thicker than 

titanium to ensure similar fixation stiffness. At the same time, the plate for bone 

osteosynthesis made of the developed composite can be 1.8 times thinner than that 

made of pure polylactide to ensure similar strength. As a result of a mechanical 

study of the bending strength of plates made of the developed composite with a 

calculated thickness depending on the weight of a person (8.5 mm for 50 kg; 9.5 mm 

for 70 kg; 10.7 mm for 100 kg), it was shown that the deflection values of all tested 

plate samples correspond to the calculated values, and the deviations of the 

indicators do not exceed the permissible value of 5%. 

The stress-strain state of the human tibia with a simulated fracture in the 

lower third after osteosynthesis with bone plates from the developed composite 

was analyzed using the finite element method. It was found that in the case of axial 

vertical compression loading in the model with fixation with a composite plate, the 

stress values are significantly lower (from 2 to 5 times) both in the bone near the 

fracture and in the elements of the fixation structure (plate, screws) compared to 

the titanium plate. During bending loading, 1.3 times less stress was established in 

the bone under the fracture but not above the fracture, and less stress was found in 

the diaphysis of the tibia. In the case of torsion loading, a lower stress value was 

found under the fracture and in the elements of the fixation structure. The results 

obtained indicate a more uniform distribution of loads both in the elements of the 

fixation structure and in the bone tissue in the case of osteosynthesis with plates 

from the developed composite. 
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The strength of fixation of femoral fragments of rabbits in vivo using bone 

plates from the developed composite was studied by biomechanical analysis during 

the year in the range of bending loads from 50 N to 100 N. It was found that the 

strength of the ―bone-bone plate‖ system is the lowest one month after the start of 

the experiment, which is due to the duration of fracture healing in rabbits of more 

than a month. At the same time, the fixation strength is the highest after 3 months, 

which is confirmed by the lowest deflection of rabbit bone preparations at this time 

compared to later periods (6 and 12 months). Lower strength indicators after 6 and 

12 months indicate gradual biodegradation of the plate in the rabbit body. 

However, after one year, the strength of the bone-bone plate system was still 

higher than the contralateral rabbit bone for all loads, confirming the long-term 

stability of the polylactide-based composite in plate form despite its 

biodegradability. 

Scientific novelty of the results obtained. For the first time, a new 

composite with biodegradation properties based on polylactide, tricalcium 

phosphate and hydroxylapatite in a ratio of 70:20:10 was created for 3D printing 

and the possibility of its use for osteosynthesis was experimentally substantiated. It 

was experimentally established that this composite is biocompatible and non-toxic, 

has better osteointegrative qualities than polylactide, and does not cause 

destructive changes in the periosteum in vivo. 

It was proven for the first time that bone plates from the new composite can 

be printed 1.8 times thinner than from polylactide due to their higher bending 

strength to provide similar fixation rigidity as a titanium plate for patients weighing 

from 50 to 120 kg. It has been biomechanically confirmed that these plates retain 

their initial mechanical properties throughout the entire healing period of a rabbit 

femur fracture, and their biodegradation begins at 3 months without toxic effects on 

kidney and liver function and significant loss of strength over a year of observation. 

It was first established on a mathematical model of a fracture in the lower 

third of the human tibia that the use of a bone plate made of a new composite for 

fracture fixation contributes to a reduction in stress and its more uniform 
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distribution regardless of the type of load (torsion, compression, bending) in the 

bone near the fracture and in the fixation screws than a standard titanium plate, due 

to the elasticity of the composite material (19.91 MPa) that is more similar to 

cortical bone. 

Practical significance of the results obtained. The developed composite 

based on PLA, with the inclusion of tricalcium phosphate and hydroxylapatite in 

the ratio of 70:20:10, is biocompatible, biodegradable, non-toxic, has mechanical 

strength appropriate for long bones and is suitable for use in 3D printing of various 

implants and products for osteosynthesis. The use of the new composite will be 

cost-effective, because its components are inexpensive and available, as is the 

FDM (layer deposition modeling) technology used for 3D printing. The main 

component of the composite (polylactic acid or polylactide) has already been 

thoroughly studied clinically, is non-carcinogenic and safe. Additional components 

(tricalcium phosphate, hydroxyapatite) have also been clinically studied and are 

known as activators of bone tissue formation. 3D-printed composite pins showed 

high osteointegrative properties when implanted intraosseously into the femoral 

metaphysis of rats, which confirms the possibility of their successful application 

for filling defects in long bones in clinical conditions. 3D-printed bone plates, 

which are tested for strength and have a defined biodegradation period, which was 

studied in the conditions of femoral fracture in rabbits and using mathematical 

modeling of a human fracture, can be used for osteosynthesis. The inclusion of 

20% TCF and 10% HA in the PLA-based composite material increased the 

strength of the material while maintaining a lower elastic modulus of the material 

(19.91 GPa), which is more similar to the bone index than titanium. It is justified 

that such a content of HA and TCF in the PLA-based composite material allows it 

to be used for 3D printing. 

Keywords: experiment, composite, polylactide, polylactic acid, tricalcium 

phosphate, hydroxylapatite, implant, bone, subcutaneous fat, histology, 

biochemical blood analysis, mathematical modeling, biomechanics, finite element 

method, rabbit, rat. 
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ВСТУП 

Обґрунтування вибору теми дослідження 

Відсоток травм опорно-рухової системи посідає друге місце поміж 

причин травматизму і третє місце серед хвороб, які призводять до 

інвалідності дорослого населення [50]. Через активні бойові дії в Україні 

серед всіх верств населення зросла частота травм кісток кінцівок, що 

потребують хірургічного лікування та реконструкції. Через складну 

геометрію дефектів кісток, які утворюються після мінно-вибухових або 

вогнепальних поранень є потреба у виготовленні індивідуальних імплантатів 

за допомогою 3D-друку як для заповнення дефектів, так і для фіксації 

відламків кісток. Сьогодні вже опубліковані результати успішного клінічного 

використання таких імплантатів в Україні для пацієнтів з важкими 

ураженнями кістки після бойової травми, виготовлених з поліефіретеркетону 

[109]. Такий підхід за рахунок вищої точності матиме значну клінічну 

ефективність та економічну обґрунтованість, сприяючи суттєвому 

покращенню якості життя пацієнтів. 

Ортопедичні імплантати займають особливе місце як у клінічній 

практиці, так і в біомедичній промисловості. Ця галузь медицини 

розвивається з надзвичайною швидкістю. Обсяг світового ринку 

ортопедичних травматологічних пристроїв, таких як пластини, гвинти й 

зовнішні фіксатори, складе 11,5 млрд. доларів США у 2025 р. та зросте до 

17,5 млрд. доларів США у 2032 р. [125]. Різні типи ортопедичних пристроїв 

розроблені майже для всіх клінічних потреб (зокрема, заміна суглобів, 

фіксувальні пристрої для хребта та кінцівок, імплантати для кісткових 

порожнин тощо), і ця робота постійно триває. Тому розробки та дослідження 

в галузі отримання нових матеріалів для імплантатів та їхнього застосування 

в клінічній медицині є надзвичайно актуальним й потрібними [83, 137]. 

Найбільше зацікавлення викликають імплантати з матеріалів, здатних 

біодеградувати після імплантації в організм людини, через відсутність 
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необхідності повторного хірургічного втручання для їх видалення [32, 34, 93, 

120, 127, 157]. 

Умовно матеріали для остеосинтезу можна розділити на кілька 

категорій. Імплантати з біотолерантних матеріалів (нержавіюча сталь, 

кобальто-хромові сплави, срібно-паладієві сплави тощо) відокремлюються 

від самої кістки шаром сполучної тканини, тому репаративна регенерація 

пошкодженої кістки відбувається дистанційно від імплантату. Репаративні 

процеси кісткової тканини в процесі використання біоінертних матеріалів 

(титан та його сплави, цирконій, корундова кераміка, тантал тощо) 

відбуваються в безпосередньому контакті з імплантатом, внаслідок чого 

консолідація відламків відбувається у звичайні терміни [141]. Біоактивні 

матеріали (гідроксилапатит (ГА), біоскло тощо) хімічно тісно пов‘язані з 

кісткою, сприяють формуванню кісткової тканини на поверхні імплантату 

[29]. Матеріали, які біодеградують (трикальційфосфат (ТКФ), полімери на 

основі полілактидів (PLA) та полігликолідів (PGA) тощо) зазнають 

фізіологічного розпаду в організмі, проте це не порушує процесу 

репаративного остеогенезу [130, 165-167].  

Вивчення якостей нових матеріалів для виготовлення фіксаторів є 

важливим напрямком у розвитку травматології та ортопедії [56, 61, 62, 69, 

107, 130]. Нові матеріали мають відповідати певним вимогам: не вступати в 

небажані хімічні реакції з тканинами й міжтканинною рідиною, бути 

стійкими до корозії, за механічними властивостями бути міцними та 

зносостійкими, не спричиняти імунної реакції, сприяти консолідації 

відламків та позитивно впливати на репаративний остеогенез [28, 83, 152].  

Крім того враховуючи ризик ускладнень від хірургічного видалення 

фіксатора після зрощення перелому кістки досліджується можливість 

уникнути повторних хірургічних втручань [36, 39, 79, 86, 123, 139, 158], 

зокрема шляхом пошуку матеріалу з синхронізацією якостей «біодеградація – 

кісткоутворення» [62, 140]. Такими матеріалами можуть бути полімери, що 

здатні до біодеградації після імплантації та вже використовуються у 
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кістковій хірургії: полігліколід, полілактид або полімолочна кислота, 

сополімери полілактид та полігліколід (PLGA, різного співвідношення), 

полідіоксанон, пропілен, полісульфон та полікарбонат [62, 65, 120]. Серед 

них для створення кісткових імплантатів найчастіше використовують PLA та 

PGA, особливістю яких є біодеградація в ділянці імплантації, біосумісність 

та остеоінтегративні якості [28, 53, 61, 99, 106]. Проте гвинти та пластини з 

цих полімерів мають нижчу міцність порівняно з металевими імплантатами. 

Перспективним напрямком для створення композитів може бути поєднання 

PLA та керамічного біоматеріалу, зокрема ТКФ, який сприяє формуванню 

кісткової тканини в умовах регенерації [46, 63, 118, 136], або ГА [37, 94] та 

підвищує міцність [66]. Для підвищення біологічної активності PLA 

поєднують у композитах і з іншими видами біокераміки: безводним 

дікальційфосфатом та метафосфатом кальцію [48, 89]. 

Розробка та обґрунтування пристроїв для фіксації переломів з композитних 

матеріалів, що біорезорбують, у поєднанні з біоактивною керамікою – 

перспективний напрямок в ортопедії та травматології [33]. Крім того, 

використання 3D-друкованих імплантатів з таких матеріалів може мати 

декілька переваг, а саме, уникнення необхідності повторного хірургічного 

втручання для видалення імплантатів, можливість індивідуального створення 

конструкцій для пацієнта, механічна стабільність та висока біосумісність [49]. 

Враховуючи це обрана тема є актуальною для подальших розробок в цій галузі. 

Зв'язок роботи з науковими програмами, планами, темами 

Дисертаційна робота виконана згідно з планом науково-дослідних робіт 

кафедри травматології, анестезіології та війскової хірургії Харківської 

медичної академії післядіпломної освіти МОЗ України, НДР «Комплексна 

діагностика і лікування ушкоджень (холодових, вогнепальних та інших) 

м‗яких тканин людини в умовах локальних бойових дій» (ДР 

№ 0119U101371). В рамках теми проведено розробку та дослідження 

композитного матеріалу. 
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Мета дослідження  

Експериментальне обґрунтування можливостей використання для 

остеосинтезу накісткових пластин і внутрішньокісткових фіксаторів, 

надрукованих на 3D принтері з розробленого композитного матеріалу на 

основі PLA. 

Завдання дослідження  

1. Проаналізувати наукову літературу для визначення невирішених 

питань щодо розробки та використання матеріалів, що біодеградують, у 

ортопедії та травматології. 

2. Розробити новий склад композиту на основі полілактиду з 

гідроксилапатитом та трикальційфосфатом з урахуванням модуля пружності 

та можливості подальшого 3D-друку. 

3. Оцінити біосумісність створеного композиту у моделі підшкірної 

імплантації in vivo на основі аналізу локальних та системних змін у щурів. 

4. Дослідити остеоінтегративні властивості композиту після 

імплантації у дірчастий дефект метафізу стегнової кістки щурів з 

використанням гістологічного та біохімічного методів. 

5. Оцінити локальну реакцію окістя та системний вплив на організм 

кролів 3D-надрукованої пластини з композиту зафіксованої на стегновій кістці. 

6. Визначити оптимальну товщину 3D-надрукованої пластини з 

композиту для міцної фіксації залежно від рівня навантаження шляхом 

математичних розрахунків та механічних досліджень. 

7. Розрахувати розподіл навантажень у математичній моделі перелому 

нижньої третини гомілки людини у разі накісткової фіксації пластиною з 

композиту порівняно з іншими матеріалами та залежно від локалізації 

фіксатора. 

8. Перевірити міцність фіксації діафізарного перелому у кролів 

пластиною з композиту залежно від терміну спостереження шляхом аналізу 

вигину кістки при навантаженні. 
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Об’єкт дослідження - розробка та використання композитного 

матеріалу на основі полілактиду та кальцій-фосфатної кераміки для 

остеосинтезу. 

Предмет дослідження – біосумісність, остеоіндуктивність, 

остеокондуктивність, механічні властивості та ефективність композитного 

матеріалу як накісткової пластини або внутрішньокісткового фіксатору. 

Методи дослідження: експериментальне моделювання у тварин – для 

відтворення моделі перевірки біосумісноті шляхом підшкірної імплантації 

композиту, моделей дірчастого дефекту метафізу або перелому діафізу 

стегнової кістки; метод світлової мікроскопії – для оцінки біосумісності та 

вивчення структурних змін кістки у ділянці імплантації виробів з композиту; 

гістоморфометрія – для кількісної оцінки формування тканин навколо 

імплантатів з композиту; біохімічний аналіз крові – для перевірки 

біосумісності та можливої системної дії на організм композиту під час 

регенерації кістки; розрахунковий – для визначення співвідношення 

компонентів у композитному матеріалу; оптимальної товщини пластини з 

композиту для міцної фіксації залежно від величини навантаження; 

механічний - для оцінки міцності пластини з композиту залежно від її 

товщини; біомеханічний – для оцінки міцності фіксації пластиною з 

композиту перелому у тварин; метод кінцевих елементів – для визначення 

розподілу навантажень у математичній моделі перелому гомілки при 

використанні пластини з композитного матеріалу; статистичні методи – 

для визначення відмінностей під час аналізу отриманих кількісних 

показників. 

Наукова новизна отриманих результатів  

Уперше створено новий композит з якостями біодеградації на основі 

полілактиду, трикальційфосфату та гідроксилапатиту в співвідношенні 

70:20:10 для 3D-друку та експериментально обґрунтовано можливість його 

використання для остеосинтезу. Експериментально встановлено, що цей 

композит є біосумісним та нетоксичним, має кращі остеоінтегративні якості 
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ніж полілактид, не спричиняє деструктивних змін у окісті in vivo. 

Уперше доведено, що накісткові пластинки з нового композиту можливо 

друкувати тоншими в 1,8 рази ніж з полілактиду за рахунок їх вищої міцності 

на згин, щоб забезпечити аналогічну жорсткість фіксації як титанова 

пластина для пацієнтів вагою від 50 до 120 кг. Біомеханічно підтверджено, 

що ці пластини зберігають свої початкові механічні властивості протягом 

усього терміну зрощення перелому стегнової кістки кролів, а їх біодеградація 

починається з 3 місяця без токсичного впливу на функцію нирок та печінки 

та суттєвої втрати міцності за рік спостереження. 

Уперше встановлено на математичній моделі перелому у нижній третині 

великогомілкової кістки людини, що використання накісткової пластин з 

нового композиту для фіксації перелому сприяє зниженню напруження та 

його рівномірнішому розподілу незалежно від виду навантаження (кручення, 

стиск, згин) у кістці біля перелому та фіксувальних гвинтах, ніж стандартна 

титанова пластина, за рахунок більш спорідненої до кортикальної кістки 

пружності композитного матеріалу (19,91 МПа). 

Практична значимість отриманих результатів 

Розроблений композит на основі PLA, з включенням трикальційфосфату 

та гідроксилапатиту у співвідношенні 70:20:10 є біосумісним, 

біорозкладаним, нетоксичним, має відповідну для довгих кісток механічну 

міцність та придатний для використання в 3D-друці різних імплантатів та 

виробів для остеосинтезу. Використання нового композиту буде економічно 

ефективним, тому що його компоненти є недорогими та доступними, як і 

використана для 3D-друку технологія FDM (пошарове наплавлення). 

Основний складовий композиту – полімолочна кислота або полілактид вже 

грнутовно досліджений клінічно, неканцерогенний та безпечний. Додаткові 

компоненти (трикальційфосфат, гідроксиапатит) також клічно досліджені та 

відомі як активатори формування кісткової тканини. 3D-надруковані штифти 

з композиту показали високі остеоінтгегративні якості у разі 

внутрішньокісткової імплантації у метафіз стегнової кістки щурів, що 
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підтверджує можливість їх успішного застосування для заповнення дефектів 

довгих кісток у клінічних умовах. 3D-надруковані накісткові пластини, які 

перевірені на міцність та мають визначений термін біодеградації, що 

досліджено в умовах перелому стегнової кістки у кролів та з використанням 

математичного моделювання перелому у людини, можуть бути використані 

дл остеосинтезу. Включення 20 % ТКФ та 10 %ГА у композитний матеріал 

на основі PLA підвищило міцність матеріалу водночас зі збереженням 

нижчого модулю пружності матеріалу (19,91 ГПа), більш схожого на 

показник кістки ніж титан. Обґрунтовано, що такий вміст ГА та ТКФ у 

композитному матеріалі на основі PLA дозволяє його використовувати для 

тривимірного друку. 

Особистий внесок здобувача  

Автором сворено композитний матеріал на основі PLA, ТКФ та ГА у 

співвідношенні 70:20:10 та запропоновано виробництво імплантатів із 

композитного матеріалу за допомогою тривимірного друку на 3D принтері за 

технологією FDM (пошарове наплавлення). Автором систематизовано та 

проаналізовано всі дані, отримані у результаті дисертаційного дослідження. 

Автор брав участь у виконанні біомеханічних досліджень для обґрунтування 

міцнісних та механічних властивостей імплантатів в лабораторії біомеханіки 

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

України» за консультативної допомоги наукових співробітників 

Яреська О. В., Карпинського М. Ю., Карпінської О. Д. Особисто автором 

проведено експериментальне дослідження на щурах та кролях в віварії 

Харківської медичної академії післядипломної освіти МОЗ України. 

Гістологічні дослідження з аналізу біосумісності та остеоінтегративних 

властивостей створеного композитного матеріалу автором проведено за 

консультативної допомоги професора, доктора біологічних наук Дєдух Н. В. 

Біохімічні дослідження сироватки крові тварин автором виконано за 

консультативної допомоги зав. відділом клінічної діагностики та імунології 

кандидата біологічних наук Леонтьєвої Ф. С.  
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Участь співавторів відображено в спільних наукових публікаціях: 

– Павлов, А. Д., Пастух, В. В., & Дедух, Н. В. (2017). Реакція 

сполучної тканини на композит на основі полімолочної кислоти, 

гідроксиапатиту та трикальцій фосфату. Вестник проблем биологии и 

медицины, 4(3), 185-189. https://doi.org/10.29254/2077-4214-2017-4-3-141-185-

189. (Авторові належить ідея експерименту, розроблено дизайн, виконано 

експеримент, проаналізовано результати); 

– Хвисюк, О.М., Павлов, О.Д., Карпінський, М.Ю. & Карпінська, О.Д. 

(2018). Дослідження тривалості збереження жорсткості фіксації кісткових 

уламків біодеградуючими накістковими пластинами на основі полілактиду. 

Травма, 19(5), 98-105. https://doi.org/10.22141/1608-1706.5.19.2018.146652. 

(Автор брав участь у проведенні біомеханічних досліджень, проведено аналіз 

результатів, сформульовано висновки); 

– Хвісюк, О.М., Павлов, О.Д., & Пастух, В.В. (2018). Динаміка 

лабораторних показників крові у щурів після підшкірної імплантації 

композиту на основі полілактиду, гідроксиапатиту і трикальційфосфату. 

Український журнал медицини, біології та спорту: український науково-

практичний журнал, 3(1), 71-75. https://doi.org/10.26693/jmbs03.01.040 

(Автором проаналізовано результати лабораторних досліджень, підготовлено 

текст статті); 

– Хвісюк, О. М., Павлов, О. Д., & Пастух В. В. (2018). Лабораторна 

оцінка впливу кісткових імплантатів на основі полілактиду при введенні 

експериментальним щурам на різних термінах спостереження. Український 

журнал медицини, біології та спорту: український науково-практичний 

журнал. 3(2), 38-42. https://doi.org/10.26693/jmbs03.02.038 (Автором 

проаналізовано результати та узагальнено дані, підготовлено текст статті); 

– Хвисюк, М.О., Павлов, O.Д., & Пастух, В. В. (2018). Регенерація 

кістки в умовах імплантації композитного біоматеріалу на основі 

полімолочної кислоти, гідроксилапатиту та трикальційфосфату. Проблеми 

безперервної медичної освіти та науки, 29(2), 65-69. 



27 

http://nbuv.gov.ua/UJRN/Psmno_2018_2_15 (Авторові належить ідея 

експерименту, розроблено дизайн, виконано експеримент, проаналізовано 

результати); 

– Дєдух Н. В., Макаров В. Б., & Павлов О. Д. (2019). Біоматеріал на 

основі полілактиду та його використання як кісткових імплантатів 

(аналітичний огляд літератури). Біль. Суглоби. Хребет. 9(1), 28-35. 

http://dx.doi.org/10.22141/2224-1507.9.1.2019.163056 (Автором підібрані 

інформаційні джерела, проведено обґрунтування матеріалу, брав участь у 

підготовці статті); 

– Хвисюк, О.М., Павлов, О.Д., Карпінський, М.Ю., & Карпінська О.Д. 

(2020). Розрахунок міцнісних характеристик композитного матеріалу на 

основі полілактиду трикальційфосфату та гідроксіапатиту. Травма, 21(1), 85-

91. https://doi.org/10.22141/1608-1706.1.21.2020.197802 (Автор приймав 

участь у проведенні біомеханічних досліджень; проаналізовано результати, 

сформульовано висновки); 

– Хвисюк, О. М., Павлов, О. Д., Карпінський, М. Ю., & Яресько О.В. 

(2020). Дослідження напружено-деформованого стану моделей фіксації 

кісткових уламків біодеградуючими накістковими пластинами на основі 

полілактиду. Травма, 21(2), 8-16. https://doi.org/10.22141/1608-

1706.2.21.2020.202228 (Автор безпосередньо ставив завдання для розробки 

математичної моделі, брав участь в її створенні й аналізі результатів, 

підготовлено статтю до друку); 

– Павлов, О. Д., Пастух, В. В., Карпінський М. Ю. (2021). Проблема 

використання композитних імплантів, що біодеградують, у лікуванні 

переломів кісток (огляд літератури). Травма, 22(2), 5-16. 

https://doi.org/10.22141/1608-1706.2.22.2021.231952 (Автором підібрані 

інформаційні джерела, проведено обґрунтування матеріалу, підготовка статті); 

– Павлов, О. Д., Павлова, О. О., Мальцева, В. Є., Карпінський, М. Ю., 

& Карпінська О. Д. (2024). Експериментальне дослідження міцності 

накісткових пластин з композитного матеріалу на основі полілактиду, 
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трикальційфосфату та гідроксилапатиту. Травма, 25(4), 142-145. 

https://doi.org/10.22141/1608-1706.4.25.2024.987 (Автор приймав участь у 

проведенні біомеханічного дослідження, виконав аналіз результатів, 

сформулював висновки); 

– Хвисюк, О. М., Павлов, О. Д., Карпінський, М. Ю., & 

Карпінська О. Д. (2020). Розрахунок модуля пружності композитного 

матеріалу на основі полілактиду, трикальційфосфату та гідроксилапатиту. 

Матеріали п’ятої науково-практичної конференції «Актуальні питання 

патології суглобів та ендопротезування» (3–5 вересня, рр. 83-84). 

Запоріжжя. (Автором взято участь у виконанні біомеханічного тестування, 

обговоренні результатів. Підготовлено тези до друку). 

Апробація результатів дослідження 

Результати дослідження оприлюднені на міжнародній науково-

практичній конференції «Медичні та фармацевтичні науки: аналіз сучасності 

та прогноз майбутнього» (Дніпро, 2017); міжнародній науково-практичній 

конференції «Нові досягнення у галузі медичних та фармацевтичних наук» 

(Одеса, 2017); п‘ятій науково-практичній конференції «Актуальні питання 

патології суглобів та ендопротезування» (Запоріжжя, 2020). 

Структура та обсяг дисертації 

Дисертаційне дослідження викладене українською мовою на 155 

сторінках друкованого тексту. Робота містить вступ, аналітичний огляд 

літератури, розділ «Матеріал та методи», чотири розділи результатів 

дослідження, висновки, список використаних джерел, додаток. Робота 

проілюстрована 44 рисунками та містить 23 таблиці. Список використаних 

джерел містить 167 робіт, з яких 27 кирилицею та 140 латиницею. 
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РОЗДІЛ 1 

ВИКОРИСТАННЯ КОМПОЗИТНИХ ІМПЛАНТАТІВ, ЯКІ 

БІОДЕГРАДУЮТЬ, У ЛІКУВАННІ ПЕРЕЛОМІВ КІСТОК 

(аналітичний огляд літератури) 

1.1 Основні принципи сучасного остеосинтезу 

Проблема лікування переломів і деформацій кісток завжди була 

актуальною для ортопедії та травматології й вимагала рішень для 

кардинального поліпшення хірургічного лікування. 

На думку сучасних спеціалістів, пріоритетним підходом оперативного 

лікування переломів кісток є функціонально-стабільний остеосинтез, 

принцип якого розроблений міжнародною групою з вивчення остеосинтезу 

AO/ASIF [152]. Ця концепція базується на чотирьох принципах.  

Перший принцип полягає у відновленні анатомічної структури 

кінцівки, усунення будь-якого зміщення уламків. Згідно з другим принципом, 

треба забезпечити достатню стабільність відламків у разі їхньої фіксації. За 

третім принципом, м‘які тканини мають зазнавати мінімального негативного 

впливу як під час оперативного втручання, так і після нього. За четвертим 

принципом треба якомога раніше відновлювати активні рухи в суглобах 

пошкодженої кінцівки.  

Отже, мета фіксації перелому полягає у відновленні стабільності та 

вирівнюванні зламаних кісток для забезпечення процесу загоєння й 

уникнення пошкодження навколишніх тканин [117]. 

Ця концепція не вимагає використання певних фіксаторів для 

остеосинтеза, проте визначає типові техніки застосування різних фіксаторів, 

зокрема, інтрамедулярні штифти та цвяхи, накісткові пластини, спиці та 

гвинти. Внутрішня фіксація відзначається низькою частотою незрощення, 

високою стабільністю і, що найбільш важливо, не вимагає зовнішньої 

іммобілізації, забезпечуючи ранню функцію суглоба. Пацієнти з внутрішніми 



30 

фіксаторами можуть рухатися вільно й набагато менше залежать від 

оточення, що в деяких випадках сприяє швидкому одужанню [130]. 

Зазначається, що розвиток концепції функціонально-стабільного 

остеосинтезу значною мірою залежить від матеріалознавства та технології 

обробки металів [80]. Вивчення матеріалів, що використовують для 

виготовлення фіксаторів, являє собою важливий напрям у розвитку 

травматології та ортопедії [117]. За таких умов властивості матеріалів мають 

відповідати певним вимогам: не вступати в небажані хімічні реакції з 

тканинами й міжтканинними рідинами, бути стійкими до корозії, за 

механічними властивостями бути міцними та зносостійкими, не 

спричинювати реакції з боку імунної та метаболічної систем організму, 

сприяти перебігу остеогенезу, та володіти остеоінтегративними якостями 

[152]. 

Умовно матеріали для остеосинтезу можна розділити на кілька 

категорій. Імплантати з біотолерантних та біоінертних матеріалів 

відокремлюються від самої кістки шаром фіброретикулярної тканини, тому 

репаративна регенерація пошкодженої кістки відбувається на деякій відстані 

від імплантату, що може не впливати на терміни консолідації відламків [141]. 

Біоактивні матеріали, хімічно пов‘язані з кісткою, впливають на 

утворення кісткової тканини, починаючи з поверхні імплантату й індукують 

утворення безперервного зв‘язку від тканин що навколо до його поверхні. 

Матеріали, які біодеградують, піддаються впливу міжтканинних 

фізіологічних розчинів, що може не відзначатись на процесах репаративного 

остеогенезу, однак деякі біоматеріали внаслідок дегенерації можуть 

порушувати проліферацію та адгезію клітин на поверхні [130, 165-167]. 

Недоліком більшості біорезорбуючих композитів є їхня низька 

остеоінтегративна активність.  

Подальші зусилля щодо розробки біоматеріалів, які будуть довше 

служити новому поколінню ортопедичних імплантатів, залежать від 
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керування деградацією імплантату та пов‘язаних із цим біологічних ефектів, 

а також матеріалознавства [153]. 

1.1.1 Проблеми пов’язані з внутрішньою фіксацією перелому у 

віддаленому періоді  

Більшість імплантатів внутрішньої фіксації на сьогодні виготовляються 

з нержавіючої сталі та титану [107]. Попри те, що сучасні металеві 

імплантати біоінертні, міцні, мають низьку токсичність і теплопровідність, 

відомі їх певні обмеження та недоліки. Це матеріали мають набагато більший 

модуль Юнга й жорсткість у порівнянні з кортикальними кістками людини. 

Фіксація цими матеріалами високої жорсткості запобігає передачі 

навантаження на кістку, яка відновлюється, що несприятливо для 

ремоделювання кісткової мозолі в разі перелому [107]. 

Після зрощення перелому металевий імплантат припиняє здійснювати 

необхідну функцію, однак зберігає форму та розташування в кістці, однак є 

чужорідним тілом. Водночас може виникати дискомфорт, випинання 

імплантату під шкірою, утруднення рухів у суміжних суглобах, можливість 

параімплантаційних переломів у разі повторної травми, складнощі під час 

проведення таких діагностичних досліджень, як рентгенографія й магнітно-

резонансна томографія [78, 153]. 

Відомі й віддалені реакції організму на матеріал імплантату. 

Перебуваючи в досить агресивному середовищі, якими є біологічні рідини, 

металеві вироби не завжди залишаються інертними. Термін «металоз» і 

сьогодні є актуальним, а формування осередків параімплантаційної кісткової 

інфекції залишається актуальною проблемою хірургії [67, 68, 79, 147]. 

Отже, виникає проблема, що пов‘язана з видаленням фіксатора після 

зрощення перелому [132]. Так, за даними джерел сучасної наукової 

літератури, 42–83 % пацієнтів зазнають операції видалення імплантату [132, 

154]. На подібні операції припадає майже 15 % оперативної активності 
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профільних відділень, що ставить їх на четверте місце за частотою всіх 

травматолого-ортопедичних операцій [97]. 

Основними причинами звернення пацієнтів для видалення фіксаторів у 

31–40 % випадків є біль і дискомфорт, майже 29 % — інфікування та місцева 

реакція на матеріал, 10 % — міграція металоконструкції. Приблизно третина 

пацієнтів мала кілька причин для звернення [158], а 20–46 % хворих мали 

виключно бажання позбутися від імплантату, що нерідко було пов‘язано з 

професійною діяльністю [39, 131, 154]. Тим часом опитування у Великій 

Британії показало, що рутинне видалення імплантату здебільшого викликає 

заперечення з боку хірургів-ортопедів у процесі роботи з пацієнтами старше 

35 років [86]. Очевидно, що звичайне видалення імплантату є несприятливим 

як для хірургів, так і для пацієнтів. 

Як і будь-яке медичне втручання, операції з видалення фіксаторів 

супроводжуються ускладненнями: раневою інфекцією – 21 % від загальної 

кількості ускладнень, поганим загоєнням ран – 24–36 %, пошкодженням 

периферичних нервів – 3–14 %, утворенням гематом – 5 %, 

тромбоемболічними ускладненнями – 3 %, рефрактурою та переломами в 

процесі операції – 1,4–20 % [36, 39, 139, 162]. 

Усе зазначене, а також соціально-економічна доцільність [123] 

вплинули на прагнення мінімізувати повторні операції. Це стало основою для 

пошуку таких фіксаторів, які б не вимагали видалення, одночасно припиняли 

впливати на навколишні органи та тканини після завершення зрощення 

перелому. 

1.2 Імплантати, що біодеградують: становлення, розвиток, 

переваги та недоліки 

Матеріали, що біодеградують, повинні відповідати загальним вимогам 

до біоматеріалів: відсутність мутагенності, тератогенності, канцерогенності, 

токсичності, відповідність нормам антисептики, а також біосумісність. 
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Продукти розпаду таких матеріалів краще, щоб були водорозчинні, а похідні 

метаболіти — натурального походження [143]. 

Пошук такого матеріалу був первісною рушійною силою щодо 

вивчення полімерів, які біодеградують, для остеосинтезу [133, 138]. 

Концепція імплантатів, які біодеградують, з‘явилася через становлення 

та розвиток застосування шовних матеріалів, які розсмоктуються в організмі 

[134]. Згодом цей вид матеріалу стали використовувати в процесі лікування 

переломів [135], оскільки в багатьох випадках кісткові уламки потребують 

лише тимчасового підтримання фіксатором, доти, поки не настане їхнє 

зрощення [157]. 

У 1967 р. E. E. Schmitt і R. A. Polistina [142] описали експериментальне 

використання таких пристроїв, які біодеградують, як піни, пластини, 

інтрамедулярні штифти для фіксації після остеотомії задніх кінцівок кролів. 

Автори запропонували використовувати фіксатори з полімеру гліколевої 

кислоти в галузі кісткової хірургії [142]. У 1971 р. R. K. Kulkarni зі співав. 

[99] повідомили про використання цвяхів із PLA для фіксації перелому 

нижньої щелепи в собак [135]. Getter L. зі співав. [72] використовували в 

процесі лікування перелому нижньої щелепи в собак гвинти та пластини з 

полімолочної кислоти. У кожному разі зазначали зрощення перелому. 

Несприятливі явища в післяопераційному періоді не відзначали, а процес 

біодеградації фіксаторів з PLA не перешкоджав зрощенню кістки. 

У ранніх експериментах особливу увагу надавали часу деградації 

фіксатора. Відзначено, що темп біодеградації залежить від застосованих 

полімерів або різних включень полімерів у сополімери [53]. Відомо, що 

імплантати з полімеру гліколевої кислоти деградують досить швидко 

впродовж кількох місяців. А процес деградації полімерів із молочної кислоти 

відбувається занадто довго — упродовж кількох років [161]. 

На ранніх стадіях досліджень автори не приділяли належної уваги такій 

характеристиці фіксаторів, як міцність, яка була посередньою й дорівнювала 

40–70 МПa. Були продемонстровані позитивні результати застосування 



34 

імплантатів під час лікування переломів нижньої щелепи та інших невеликих 

кісток, які зазнають невеликого фізіологічного навантаження, проте 

випробування за використання фіксаторів із полімерів, які біодеградують, у 

разі переломів великих і довгих кісток не мали успіху [157]. 

З 1975 р. наукові групи, які очолили професор Гельсінського 

університету P. Rokkanen і професор Інституту біоматеріалів P. Törmälä 

розробляли імплантати з полімерів гліколевої та молочної кислот, які 

біодеградують [140]. Ці дослідження увінчалися успіхом за створення 

технології самозміцнення («self-reinforced»), за якою трансформована 

частина полімеру являє собою «спрямовані ланцюгові структури всередині 

фіксатора, що мають вигляд мікрофібрил, волокон або розширеного 

кристалічного ланцюжка». Виготовлені за цією технологією фіксатори мали 

високі показники міцності. Так, показник міцності на вигин для полімерів 

молочної кислоти й полімерів гліколевої кислоти з технологією 

самозміцнення оцінювався в 300 МПа і 410 МПа, відповідно [140]. Успішне 

застосування зазначених матеріалів в експериментах за участю тварин 

відзначило хорошу біосумісність метаболітів, похідних від полімерів, що 

дало змогу розпочати клінічні випробування [135]. 

Клінічне дослідження професора P. Rokkanen [140] було визначальним 

для майбутнього розвитку імплантатів, які біодеградують, у травматології та 

ортопедії. Успішний результат став початком для подальших експериментів і 

досліджень, під час яких застосовувалися фіксатори й оцінювалася 

ефективність їхнього застосування. Почали застосовувати гвинти з нового 

полімеру гліколевої кислоти з технологією самозміцнення. У другій половині 

80-х рр. 20-го ст. піни, з огляду на вищі характеристики міцності, стали 

першими фіксаторами, які біодеградують, для широко застосування в разі 

переломів, остеотомії та артродезу. 

Пристрої для внутрішньої фіксації кісткових фрагментів, виготовлені з 

використанням полігліколевої кислоти (PGA), PLA та сополімерів молочної 

кислоти, а також гліколіду (PLGA), набули популярності. Однак, коли для 



35 

виготовлення пристроїв використовували тільки поліефіри, механічні 

властивості високопористих каркасів були порівняно більш слабкі проти тих, 

які потрібні для інженерії кісткової тканини [110]. Вони також знижують 

локальний pH in vivo через продукти розпаду у процесі біодеградації, що, зі 

свого боку, прискорює швидкість руйнування імплантатів та обмежує їхнє 

клінічне застосування. Інший недолік такого швидкого розпаду полягає в 

тому, що побічні продукти кислотного розпаду (мономерні або олігомерні 

гідроксикарбонові кислоти) спричиняють запальну реакцію [106]. 

З огляду на серйозність побічних реакцій, які супроводжують 

застосування фіксаторів із полімеру гліколевої кислоти, її використання як 

сополімеру було обмежено. Розв‘язанням зазначеної проблеми стало 

використання сополімеру з оптимальною міцністю та контрольованим часом 

деградації, що досягається через кількість молочної та гліколевої кислот у 

складі сополімеру за співвідношення 85/15, відповідно [143]. 

До кінця двадцятого століття збільшилася сфера застосування 

імплантатів, які біодеградують, вони виявили свою придатність у 

мініінвазивній хірургії, а також в артроскопічній хірургії [140] 

Водночас розширився асортимент імплантатів: крім гвинтів і пінів, 

з‘явилися кнопки, заглушки, стрілоподібні фіксатори та дріт, які мали 

властивості біодеградації. Були визначені напрями подальшого розвитку для 

реалізації завдань щодо досягнення міцності, яка б найбільшою мірою 

відповідала металевим аналогам, для фіксації переломів кісток у місцях із 

високим механічним навантаженням. Крім механічного аспекту, виникла 

необхідність підвищення остеокондуктивного й остеоіндуктивного 

потенціалу фіксатора для керування процесом остеогенезу і, відповідно, 

загоєння кісткових ушкоджень. Ця концепція сприяла початку дослідженнь 

комбінацій матеріалів, які біодеградують та одночасно є біоактивними [140]. 

Каркаси, побудовані з PLGA, армованого фосфатом кальцію як 

наповнювачем, покращили механічні властивості в порівнянні з каркасами, 

виготовленими тільки з PLGA. Крім того, присутність гідроксилапатиту 
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надавала каркасу підвищену здатність до прикріплення остеобластів і 

поліпшену метаболічну активність [144]. В дослідженні in vitro додавання 

сталі до полімерної матриці призводило до збільшення мінералізації, через 

велику поверхню та шорсткість для прикріплення клітин і більшу кількість 

неорганічного матеріалу для підтримання формування кісткової тканини. 

Деякі дослідження показують, що ідеальний діапазон розмірів частинок 

становить 50–300 мкм, що сприяє кісткоутворенню [98]. Водночас інші 

дослідники припускають, що пористе з‘єднання каркаса є більш важливим 

для процесу кісткової регенерації [149]. 

Полімерні ортопедичні протези, виготовлені з чистих полімерів, 

відзначаються відсутністю адекватних механічних властивостей, необхідних 

для стабілізації переломів довгих кісток під час навантажень. Це 

стимулювало проведення досліджень щодо розроблення полімерних 

композитних матеріалів із задовільними механічними та біологічними 

властивостями. Полімерні композитні матеріали, які повністю 

розсмоктуються, використовуються в щелепно-лицевій хірургії [156]. Однак 

незадовільні механічні властивості обмежували їхнє використання для 

опорних навантажень. Полімери, що біодеградують, та сополімери (PLA, 

PLGA та PLLA), розсмоктуються під впливом рідин організму [40]. 

Поліамідні волокна, які не розсмоктуються, використовують в композитах 

для поліпшення властивостей матеріалів, сприяючи їхньому частковому 

розсмоктуванню [115]. Необхідність повторної операції з видалення таких 

залишків волокон призводить до застосування біокерамічних матеріалів, які 

повністю розсмоктуються, як армувальні складники в композитних 

матеріалах. Сталь/PLA, ТКФ/PLGA і фосфатне скловолокно/PLA є деякими 

прикладами полімерних композитів, які повністю біодеградують [52]. 

Волокна, покриття й речовини для зв‘язування можуть додаватися для 

контролю швидкості розкладання. Композити PGF/PLA були розроблені in 

vitro, а їхні механічні та хімічні властивості були досліджені для 

виготовлення композитів для пристроїв фіксації переломів кісток, які 
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повністю біодеградують [69]. Також була вивчена швидкість біодеградації 

різних типів полімерних композитів, і були розроблені кісткові пластини, 

гвинти й інтрамедулярні стрижні для фіксації та стабілізації переломів 

довгих кісток [40, 56]. 

Отже, починаючи з 1970-х рр. минулого століття й дотепер 

відбувається становлення, розвиток та створення біоімплантатів, що 

біодеградують, кожне покоління яких послідовно перевершує за своїми 

характеристиками властивостями й досягнутим цілям своїх попередників. 

Попри наявні недоліки, імплантати, що біодеградують, у багатьох галузях 

кісткової хірургії складають гідну конкуренцію металевим імплантатам, 

перевершуючи їх за деякими якостями. На сучасному етапі розвитку вчені 

проводять дослідження, спрямовані на поліпшення біосумісності й усунення 

тканинних реакцій на присутність імплантату. Також питанням майбутнього 

є застосування матеріалів, які біодеградують, у комбінації з біотехнологіями, 

що забезпечують покращення загоєння перелому кістки, зокрема, внаслідок 

остеоіндукції. 

У процесі створенні оптимального полімерного матеріалу з якостями 

біодеградації необхідно подолати суперечність між міцністю та 

біодеградацією. PGA, забезпечуючи високу міцність фіксації, занадто 

швидко деградують, а PLA, маючи високу кристалічність, практично не 

деградують, водночас поступаючись за міцністю і PGA, і біостабільним 

матеріалам [32]. 

1.3 Проблеми застосування композитних імплантатів, що 

біодеградують, під час хірургічного лікування переломів 

Композити є матеріалами, створеними шляхом поєднанням хімічно 

різнорідних компонентів із чіткою межею поділу між ними, що дає ефект, 

рівнозначний створенню нового матеріалу, властивості якого якісно та 

кількісно відрізняються від властивостей кожного складника. Зазвичай 

композитні матеріали складаються з пластичної основи (матриці) та 
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наповнювача, який включає компоненти у вигляді частинок будь-якої форми 

та розміру. Властивості композитів визначаються не тільки складом, але і 

взаємним розташуванням, розмірами частинок, міцністю зв‘язків на межі 

розділу фаз [32]. 

Упродовж останнього десятиліття увагу вчених привертають 

дослідження зі створення та комплексного медико-біологічного 

випробування композитів на основі біополімерів PLA і PGA з різновидами 

кальцій-фосфатної кераміки – ГА, ТКФ та їхніх поєднань [31]. 

Матеріали на керамічній основі (ТКФ, тетракальційфосфат, оксид 

алюмінію, діоксид кремнію та діоксид цирконію), як основні компоненти 

кісткової тканини людини, привертають увагу дослідників для медичного 

застосування в імплантатах [70, 75]. Керамічні матеріали клінічно 

використовують вже понад 40 років, дослідження їх якостей як синтетичних 

замінників кісткових трансплантатів продемонструвало дуже важливі успіхи. 

Завдяки своїй біосумісності та структурі, вони подібні до структури 

натуральної кістки, що містить компоненти кальцій-фосфатної кераміки 

різного складу.  

Керамічні нанобіоматеріали, особливо матеріали на основі фосфатів 

кальцію, були ретельно вивчені для широкого спектра ортопедичного та 

стоматологічного застосування, зокрема, β-ТКФ і ГА [41, 55, 60, 64, 85, 87, 

91, 108, 119, 146, 151, 160]. Фосфати кальцію мають важливе значення для 

людського організму, їхнє розкладання й біологічна активність залежать від 

співвідношення Ca/P [45, 75]. Ці біоматеріали можуть бути використані для 

різних біомедичних застосувань у вигляді наночасточок, цементу й покриттів 

[56, 73, 87]. На сьогодні матеріали на основі кальцій-фосфатних керамік 

застосовують у біомедицині, зокрема, у разі реконструкції кісток [80], 

покриття ортопедичних імплантатів [64, 113], у стоматології [104] та 

доставленні ліків в тканини організму [74, 145]. 

Завдяки біологічним функціям і можливості контролювати механічні 

властивості фосфатів кальцію, це сімейство кераміки привернуло велику 
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увагу медичної галузі. Вчені докладають багато зусиль для розроблення 

композитів із фосфату кальцію та полімеру, зокрема, ГА і ТКФ. 

Під керівництвом В. О. Радченко в ДУ «Інститут патології хребта та 

суглобів ім. проф. М.І.Ситенка НАМН України» проведено в експерименті на 

щурах дослідження перебігу остеорепаративного процесу в разі імплантації в 

кістку композитів на основі лактидів і гліколідів з додаванням різного вмісту 

гідроксилапатиту (ГАП) і трикальційфосфату (ТКФ), а також дослідження 

впливу складових компонентів композитів на їх біодеградацію [19]. 

Авторами отримано позитивні результати, які відкривають шлях до 

продовження досліджень в цьому напрямку. 

Гідроксилапатит із хімічною формулою Ca10(PO4)6(OH)2 є типовим 

представником сімейства фосфатів кальцію, який широко використовується 

як замінник кісток [100, 110, 121]. Кераміка, виготовлена з ГА, в мольному 

співвідношенні Ca/P 1,67 є біоактивною керамікою, яка використовується для 

покриття поверхні різних біоматеріалів [101]. Однак через крихкість 

використання ГА обмежується, оскільки не підходять для застосування в 

об‘ємному вигляді або для конструкцій, які несуть навантаження [54]. Для 

розв‘язання цієї проблеми, ГА можна використовувати для поверхневого 

покриття тонкою плівкою й інших груп матеріалів, а саме кісткових 

трансплантатів [148]. Згідно з попередніми роботами, модифікація 

біоматеріалів керамічними покриттями з ГА може поліпшити біоактивність, 

остеокондуктивність, остеоіндуктивність і резорбтивність композитних 

матеріалів [112, 164]. 

Синтетичний ГА є висококристалевою формою фосфату кальцію, яку 

зазвичай отримують внаслідок високотемпературної реакції. Оскільки 

натуральний ГА є найбільшим неорганічним компонентом кісткової тканини, 

синтетичний ГА і натуральний ГА мають значну хімічну схожість, тому 

синтетичний ГА демонструє гарну остеокондуктивність [92]. Однак вони 

деякою мірою різняться за фізичною мікроструктурою, розміром кристалів і 

пористістю [150]. ГА після імплантації в кістковий дефект може 
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безпосередньо з‘єднуватися з новою кістковою тканиною, сприяючи 

васкуляризації та проліферації стовбурових клітин [163]. Швидкість 

біодеградації ГА відносно низька, що може негативно позначитися на 

загоєнні кісткових дефектів. Зокрема, після імплантації поверхня ГА часто 

вкривається кісткою і після цього процес біодеградації зупиняється [43].  

З огляду на зазначені недоліки дослідники вивчили різні модифікації 

ГА. Кісткові трансплантати у сполученні з ГА, леговані марганцем і цинком, 

показали високу швидкість деградації [90]. Додавання Sr
2+

 або Mg
2+ 

поліпшували механічні та біологічні властивості кісткових замінників [151]. 

Вчені висловили припущення, щодо можливої причини змін фізичних і 

хімічних властивостей ГА, яка полягала в особливостях кристалічності, 

мікроструктури та розчинності внаслідок введення катіонів [42, 59]. 

Проведений систематичний огляд літератури показав, що ГА може 

поліпшити загоєння кісткових дефектів критичного й некритичного розмірів 

[121]. 

Були зроблені численні спроби отримати відповідне покриття на 

поверхні різних матеріалів, таких як метали та полімери, або включити нову 

фазу до матричних матеріалів, зважаючи на їхню біосумісність і 

біоактивність. ГА може застосовуватися як відповідне покриття або 

наповнювач із деяких причин. По-перше, ГА підвищує біосумісність 

біоматеріалів через спорідненість зі структурою та складом кістки [146]. По-

друге, залучення часточок ГА до полімерної матриці сприяє поліпшенню 

швидкості резорбції композитів, яка зумовлюється відсотковим вмістом 

часточок ГА і підвищенням їхньої біоактивності [77, 128]. Нарешті, по-третє, 

імплантати ГА можна розглядати як перспективний матеріал для створення 

міцного хімічного зв‘язку між імплантатом і кістковою тканиною [124]. 

Гідроксилапатит сприяє адгезії, проліферації та диференціюванню 

клітин, пов‘язаних з остеогенезом. Його біосумісність була доведена 

багатьма раніше проведеними дослідженнями, а комерційні продукти на 

основі ГА доступні на ринку [60]. 
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З появою нанотехнологій стало можливим виробляти частки ГА 

розміром менше ніж 100 нм, які зберігають такі характеристики, як 

біодеградація й мають додаткові функції, а саме – здійснюють 

антибактеріальну дію щодо грампозитивних і грамнегативних штамів [160]. 

Бактеріальна інфекція під час регенерації кісткової тканини є 

серйозною проблемою, оскільки призводить до інфікування тканини з 

подальшим пошкодженням імплантату. Лікування антибіотиками – одне з 

рішень, яке дає змогу розв‘язати цю проблему, але постає нова проблема – 

підвищена стійкість бактерій, пов‘язана зі зловживанням антибіотиками. 

Повідомляється, що введення оксиду магнію (MgO) у ГА знижує ріст 

бактерій і утворення біоплівок залежно від концентрації. У порівнянні зі 

звичайним ГА, ГА із добавкою Mg
2+

 продемонстрував чудові 

антибактеріальні властивості щодо Staphylococcus aureus [51]. 

Крім іонів Mg
2+ 

до структури ГА можуть бути включені іони металів 

для зниження ризику інфекцій і поліпшення регенерації кістки. Одновалентні 

(Ag
+
 і F

-
), двовалентні (Zn

2+
, Cu

2+
 і Sr

2+
) і тривалентні (Ce

3+
 і Ga

3+
) іони в 

структурі ГА виявляють антибактеріальну активність щодо широкого 

спектра як грампозитивних, так і грамнегативних бактерій [51, 102, 126]. 

Водночас поєднання антибактеріальних іонів з іншими остеогенними іонами 

(наприклад, іонами Sr
2+

) прискорює процес загоєння кісток [145]. 

Нещодавно розробили потрійну систему включень в покриття із ГА: 

ZnO (для стимуляції остеогенезу), SiO2 (для стимуляції ангіогенезу) і Ag2O 

(для інфекційного контролю), що може бути використано в ортопедії та 

стоматології [155]. В експериментальних дослідженнях на щурах відзначили 

антибактеріальні властивості проти E. coli та S. aureus. Згідно з іншими 

даними, імплантати з таким покриттям після 5 і 10 тижнів імплантації в 

кістку щурам, показали значне поліпшення мінералізації та кісткоутворення 

(32 і 68 %, відповідно) в порівнянні з нелегованими зразками (11 і 55 %, 

відповідно) [44, 81]. 



42 

Таким чином, треба зазначити, що ГА завдяки хімічній структурі, 

подібній структурі натуральної кістки, біоактивністю й вторинною 

остеоіндуктивністю, успішно застосовується в композитах на основі 

полімерів, які біодеградують, та як покриття на металах [37, 85]. 

Трикальційфосфат з трьома поліморфними модифікаціями, зокрема, α-

ТКФ, β- ТКФ і α'-ТКФ, є ще однією добре відомою біокерамікою для 

кісткових імплантатів. β-TКФ привертає увагу через його біосумісність, 

біоактивність і здатність до біодеградації [116, 136]. Хоча механічна міцність 

ГА вище, ніж у β-ТКФ [88], Однак β-ТКФ швидше біодеградує в порівнянні з 

ГА, що супроводжується формуванням кісткової тканини [64]. 

В експериментальному дослідженні після заповнення кісткового 

дефекту променевої кістки кози пористим β-ТКФ виявлено через 3 місяці 

формування кісткової тканини в дефекті [119]. Аналогічні дані представлено 

і за використання іншої моделі на кролях [118] Отже, ТКФ можна 

комбінувати з іншими матеріалами для поліпшення його біомеханічних 

властивостей та остеогенної активності, наприклад, з колагеном [38], 

сфингозин-1-фосфатом [47] та йонами металів [41]. Згідно з дослідженнями, 

сфингозин-1-фосфат може активувати експресію генів OPN, OCN і RUNX2, 

пов‘язаних з остеогенезом, і значно збільшувати активність лужної 

фосфатази; колагену, який є важливим компонентом кістки; іони заліза 

можуть впливати на дозрівання колагену й метаболізм вітаміну D [47]. 

Композитні матеріали на основі біоактивної кераміки в поєднанні з 

полімерами відзначаються біосумісністю, остеокондуктивністю, механічною 

міцністю й остеогенними характеристиками. Інноваційний гібридний каркас 

колаген/ГА може індукувати остеогенне диференціювання мезенхімальних 

стромальних клітин та впливає на експресію остеоіндуктивних генів, що 

підвищує біосинтез колагену остеобластами [114]. Аналогічним чином, 

задовільні результати спостерігали й в інших дослідженнях композитного 

матеріалу колаген/ГА [55]. Інше недавнє дослідження показало, що мембрани 

PCL/кремній-заміщеного гідроксилапатиту сприяють проліферації 
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остеобластів, їх диференціюванню і покращують адгезію клітин. Очікується, 

що цей матеріал буде мати велике значення в процесі відновлення кісткових 

дефектів [105]. 

Крім того, з‘являються нові матеріали, отримані шляхом комбінування 

кількох матеріалів із поліпшеними біологічними властивостями. Так, Y. Lai зі 

співав. [102] імплантували 3D-надрукований пористий каркас PLGA і β-ТКФ 

з порошком магнію в дефект кістки кролів, спричинений стероїд-

індукованим остеонекрозом. Результати експериментів in vivo показали, що 

каркас має подвійну дію – сприяє остеогенезу й ангіогенезу. Водночас 

дослідники відзначили покращення якості новоутвореної кісткової тканини у 

разі стероїд-індукованого остеонекрозу. Завдяки новим технологіям 

виготовлення, що з‘явилися в останні роки, композитні матеріали є 

перспективними для клінічного використання [157].  

Таким чином, аналіз сучасної літератури показав, що лікування 

переломів з використанням імплантатів усе частіше пов‘язане з 

композитними матеріалами, застосування яких у медицині розширюється в 

міру поглиблення розробок у галузі хімії та удосконалення технологій 

виробництва матеріалів, близьких за своїми властивостями до кісткової 

тканини. Згідно з проведеним аналізом джерел, матеріали для фіксаторів, що 

використовують для остеосинтезу, мусять мати певні механічні властивості, 

бути біосумісними, біоактивними та з контрольованою швидкістю 

біодеградації. 

Як зазначалося, завдяки своїм унікальним і корисним властивостям 

полімерні матеріали використовують як матеріали нового покоління для 

медичних застосувань. Хоча різні типи біоматеріалів були ретельно вивчені 

для біомедичних цілей, композитні імплантати, що біодеградують, 

досліджені недостатньо. Зважаючи на це, треба докладно вивчати фізико-

хімічні властивості цього нового покоління біоматеріалів, морфологію їхньої 

поверхні та потенційне застосування в тканинній інженерії. Очікується, що 

внаслідок застосування полімерів, створення композитів, проблемні питання 



44 

ускладнень остеосинтезу можуть бути значною мірою зменшені. Значну роль 

в створенні імплантатів на основі полімерів відіграє 3D-друкування, що 

дозволяє виготовити індивідуальні імплантати за потреб [41, 47, 49, 63, 102, 

104, 118, 151, 166]. Зі швидким розвитком сучасної науки й техніки в 21-му 

столітті з‘являється все більше нових матеріалів з якостями біодеградації [32, 

93, 143, 157]. Однак дослідники ще не розробили оптимальну стратегію для 

повного узгодження швидкості деградації матеріалу зі швидкістю 

формування в регенераті кісткової тканини. Для створення імплантатів для 

застосування в медицині із характеристиками біосумісності, біодеградації та 

біологічної активності вивчені різні матеріали й методи їхнього виробництва 

[121, 128, 136]. Проте, як і раніше, існує необхідність у розробках та 

фундаментальних дослідженнях поліпшених біоматеріалів за сучасними 

виробничими підходами, що й зумовлює актуальність дослідження. 
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РОЗДІЛ 2 

МАТЕРІАЛ ТА МЕТОДИ ДОСЛІДЖЕННЯ 

 

Дослідження проведено у 2014-2017 рр. на базі кафедри травматології, 

анестезіології та військової хірургії Харківської медичної академії 

післядипломної освіти; лабораторії морфології сполучної тканини, відділу 

лабораторної діагностики та імунології та лабораторії біомеханіки Державної 

установи «Інститут патології хребта та суглобів імені професора 

М. І. Ситенка Національної академії медичних України».  

Дизайн дослідження представлено на рис. 2.1.  

 

 

Рис. 2.1. Дизайн дослідження. 

 

2.1 Біоматеріал використаний для друку 

 

Імплантати (диски, штифти, пластини) виготовлено шляхом 3D-друку 
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за технологією FDM (пошарове наплавлення) з викоританням 

полікомпозитного монофіламенту який складався з 70 % L‑полімолочної 

кислоти (PLA), 20 % трикальційфосфату та 10 %гідроксилапатиту. У якості 

полілактиду використовували L-PLA марки 130 (Нідерланди), 

трикальційфосфат та гідроксилапатит (Україна). Матеріал для друку 

спочатку просіювали через ткане сито з розміром отворів 125 мікрон з 

використанням ситового аналізатора Fritsch (Німеччина). Фракцію, що не 

пройшла крізь сито, не використовували. Наповнювач сушили 12 годин у 

сушарній шафі з циркуляцією повітря за температури 90 °С. Друкували на 

3D-принтері Ultimaker Original Plus (Ultimaker, Netherlands) з швидкістю 

друку 40 мм/с, температурою стола 55 °С, та температурою екструдеру – 

210 °С на першому та наступному шарах за технологією FDM (пошарове 

наплавлення) [63]. 

2.2 Експериментальні дослідження на тваринах in vivo 

Проведення дослідження на тваринах затверджено комітетом з 

біоетики Харківської медичної академії післядипломної освіти МОЗ України 

(ХМАПО) (протокол № 23 від 14.09.2017 р.). Всі експерименти на тваринах 

були виконані у віварії ХМАПО з дотриманням правил гуманного 

відношення до експериментальних тварин та асептики згідно Європейської 

конвенції про захист хребетних тварин, що використовують для дослідних та 

інших наукових цілей та Закону України «Про захист тварин від жорстокого 

поводження» [2, 6]. Дослідження провели згідно з вимогами ISO10993-6:2004 

Національні стандарти України. Біологічне оцінювання медичних виробів 

[10].  

2.2.1 Тестування на біосумісніть: імплантація композитного 

матеріалу у підшкірну клітковину щурів 

У експеримент було залучено 9 білих лабораторних щурів-самців віком 

6 місяців, з масою тіла (240 ± 25) г. Для загальної анестезії використовували 

аміназин 10 мг/кг та кетамін 50 мг/кг. З дотриманням умов асептики, 
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латерально від хребта й нижче лопатки робили розтин шкіри і розташовували 

імплантат з композиту у вигляді диска (діаметр 5 мм, товщина 2 мм) у 

змодельованому «кармані» підшкірно-жирової клітковини щурів. Рану 

ушивали шовком. Щурів виводили з експерименту на 30, 90 та 180 добу 

шляхом декапітації під інгаляційним наркозом діетиловим ефіром у зв‘язку з 

необхідністю отримання крові для біохімічних досліджень. Після цього для 

гістологічного дослідження видаляли капсулу з імплантатом. 

2.2.2 Тестування на остеоінтеграцію: імплантація штифтів з 

композитного матеріалу у дефект метафізу стегнової кістки щурів 

Дослідження проведено на 36 білих лабораторних щурах самцях віком 

6 місяців, з масою тіла (265 ± 20) г. Під загальним внутрішньом‘язовим 

знеболюванням (аміназин 10 мг/кг, кетамін 50 мг/кг) в умовах асептики 

виконували розріз шкіри та параосальних тканин з латерального відділу 

дистального метафізу відділу стегнової кістки. Потім за допомогою 

стоматологічного бору створювали кістковий дефект (діаметром 3 мм, 

довжиною 3 мм). Половині щурів (n = 18) в дефект імплантували штифт з 

композиту на основі PLA за розміром дефекту, а іншим (n = 18) - з чистого 

полілактиду (контроль). Рану обробляли розчином пеніциліну та ушивали 

шовним матеріалом Prolene-3. Додаткової іммобілізації не проводили. Щурів 

виводили з експерименту на 7, 14, 30, 90, 180 та 360 добу шляхом декапітації 

під інгаляційним наркозом діетиловим ефіром. Після цього для 

гістологічного дослідження видаляли стегнову кістку з штифтом та для 

біохімічного дослідження збирали кров. 

2.2.3 Тестування реакції окістя: імплантація пластини з композитного 

матеріалу на стегнову кістку кролів без перелому 

Дослідження було проведено на 6 кролях-самцях віком 6 місяців. 

Хірургічне втручання виконували під загальним внутрішньомʼязовим 

знеболюванням (аміназин 10 мг/кг и кетамін 50 мг/кг). В умовах асептики 

розрізали шкіру та параосальні тканини по латеральній поверхні діафізу 
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стегнової кістки. Бікортікально створювали отвори для гвинтів свердлом 

марки Synthes (діаметр 2.8 мм). Пластину з композиту (товщина 8,5 мм, 

довжина 70 мм, ширина 12 мм) з 6 отворами за допомогою гвинтів (діаметр 

3.5 мм) з конічною різьбою на голівці (діаметр 5 мм) кріпили до кістки 

Обробляли рану розчином хлоркексидину біклюконату, декасану, 

3% розчином перекису водню та ушивали шовним матеріалом Prolene-3. 

Кролів виводили з експерименту на 90 та 180 добу шляхом емболії з 

попереднім введенням фентанілу. Після цього для гістологічного 

дослідження видаляли стегнову кістку з пластиною. 

2.2.4 Тестування міцності фіксації: імплантація пластини з 

композитного матеріалу для фіксації перелому стегнової кістки кролів  

Експеримент проводили на 20 кролях-самцях віком 6 місяців. Для 

загального знеболення використовували аміназин 10 мг/кг та кетамін 50 

мг/кг. Хірургічне втручання виконували так само як і кролям без перелому 

(див. підрозділ 2.2.3). Для моделювання перелому всім кролям робили розпил 

в середній третині діафізу правої стегнової кістки та виконували остеосинтез 

накістковою пластиною з нового композитного матеріалу. Використовували 

таку саму пластину та кріплення гвинтами як у дослідженні реакції періоста, 

що описано вище (див. підрозділ 2.2.3). Кролів виводили з експерименту 

через 30, 90, 180, та 360 добу після початку експерименту шляхом емболії з 

попереднім введенням фентанілу. Після цього для біомеханічного 

дослідження видаляли обидві стегнові кістки та для біохімічного 

дослідження збирали кров. 

2.3 Гістологічні дослідження 

Гістологічні дослідження проведені у лабораторії морфології сполучної 

тканини Державної установи «Інститут патології хребта та суглобів імені 

професора М. І. Ситенка Національної академії медичних України».  
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Отримані біологічні зразки (капсула, стегнові кістки) тварин фіксували 

у розчині нейтрального формаліну з масовою часткою 10 % впродовж 3 діб. 

Стегнові кістки очищали від зайвих мяких тканин та декальцинували у 

розчині мурашиної кислоти з масовою часткою 10 %. З кісток вирізали 

фрагмент, де були розташовані імплантати, для дослідження. Зразки 

зневоднювали у розчинах етилових спиртів зростаючої концентрації (від 70% 

до 96%), просочували у розчині целоїдину та заливали целоїдином для 

отримання блоків. Гістологічні зрізи товщиною 7 мкм виготовляли на 

санному мікротомі Reichert, забарвлювали гематоксиліном та еозином. 

Гістологічні препарати аналізували з використанням мікроскопу BX63 

(Olympus, Японія) з фотокамерою DP73 (Olympus, Японія). Вимірювання 

тканин виконували за допомогою спеціалізованого програмного 

забезпечення CellSens Dimension v1.16 (Olympus, Японія). 

2.3.1 Гістологічний аналіз капсули з гістоморфометрією 

Перебудову сполучної тканини навколо імплантатів з композиту 

досліджували на 30, 90 та 180 добу. Оцінку структури капсули, яка оточувала 

імплантат з композиту винонували за шкалою наведеною у табл. 2.1. [4]. Цю 

шкалу Григорьян А., Топоркова А. описали для визначення сполучної 

тканини під час оціннювання межі «імплантат – кістка», але його можливо 

використати для оцінки стану капсули між імплантатом та підшкірно-

жировою клітковиною. Вищий бал оцінки структури капсули означає гіршу 

біосумісність імплантованого матеріалу. Також вимірювали ширину капсули 

на 3 зрізах у 3-х ділянках. 

2.3.2 Гістологічний аналіз перебудови композиту у дефекті стегнової 

кістки щурів з гістоморфометрією 

Остеоінтеграцію біоматеріалу з кісткою оцінювали на 7, 14, 30, 90 та 

180 добу згідно рекомендацій T. Albrektsson, C. Johansson [30]. Для цього 

вимірювали довжину периметру імплантату, довжину периметру кісткової 

тканини в складі тканин на поверхні імплантату. Індекс остеоінтеграції 

розраховували як співвідношення довжини периметру імплантату до 
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довжини кісткової тканини навколо імплантату. Отримані дані представляли 

в відсотках. 

Таблиця 2.1  

Модифікована шкала для оцінки структури капсули навколо імплантатів 

з композиту у підшкірно-жировій клітковині [4]  

№ з/п Показники, які досліджують Бали 

1.  
Капсула дуже широка, з високою щільністю клітин, у тому 

числі з лімфо-макрофагальними елементами та ангіоматозом -5 

2.  

Середня ширина капсули з помірним числом клітин, головним 

чином фібробластів, та з помірно розвитими волокнистими 

структурами. Колагенові волокна формують пучки, на 

ділянках капсули, має місце їх розшарування  -4 

3.  

Сполучнотканинний прошарок середньої ширини, має 

грубоволокнисту будову, клітин мало, в основному – зрілі 

фібробласти -3 

4.  Вузький сполучнотканинний прошарок  -2 

5.  Тяж з витягнутих сполучнотканинних клітин -1 

6.  Сполучнотканинного прошарку немає +1 

 

2.3.3 Гістологічний аналіз окістя стегнової кістки кролів 

Досліджували реацію окістя через 90 та 180 добу після імплантації 

пластини з композиту, визначали наявність запальної реакції, структурних 

змін у прилеглих до пластини тканинах. 

2.4 Біохімічні дослідження 

Біохімічні дослідження виконали у відділі лабораторної діагностики та 

імунології Державної установи «Інститут патології хребта та суглобів імені 

професора М. І. Ситенка Національної академії медичних України». 

Щурам, яким підшкірно імплантували композит виконували клінічний 

аналіз крові на 30, 90 та 180 добу: визначали кількість еритроцитів, 
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лейкоцитів і тромбоцитів – у камері з сіткою Горяєва; гемоглобіну – 

геміглобінціанідним методом, лейкограму – в мазках, зафарбованих за 

Романовським – Гімза [6].  

Біохімічний аналіз сироватки крові проводили: 

 у щурів з підшкірно імплантованим композитом - на 30, 90 та 180 

добу;  

 у щурів з імплантованим композитом або полілактидом у дефект 

стегнової кістки - на 30, 90, 180, та 360 добу;  

 у кролів з фіксацією пластини з композиту на стегновій кістці з 

переломом - на 30, 90, 180, та 360 добу.  

Визначали в сироватці крові наступні біохімічні показники [8, 9, 20]:  

 глікопротеїни,  

 сіалові кислоти,  

 ходроїтинсульфати,  

 активність аланінамінотрансферази (АлАТ),  

 активність аспартатамінотрансфераза (АсАТ),  

 активність кислої фосфатази 

  активність лужної фосфатази,  

 активність γ-глутамілтранспептидази (ГГТП),  

 білірубін,  

 сечовину 

 креатинін. 

Для оцінки функціонального стану печінки використовували АлАТ, 

АсАТ, ГГТП, білірубін, а для нирок – сечовину та креатинін [20].  

Для оцінки регенеративного процесу аналізували рівні 

ходроїтинсульфатів, активність кислої та лужної фосфатази [8]. 

У якості показників інтакту використано референтні дані щурів та 

кролів аналогічного віку з відділу лабораторної діагностики та імунології. 
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2.5 Математичне моделювання 

В лабораторії біомеханіки Державної установи «Інститут патології 

хребта та суглобів імені професора М. І. Ситенка Національної академії 

медичних України» було проведено математичне моделювання різних видів 

навантаження (стискання, згинання та кручення) на моделі перелому у 

нижній третині великогомілкової кістки людини з фіксацією перелому 

накістковою пластиною з використанням методу скінчених елементів [7]. 

Для цього розробили математичну модель гомілки, яка складалася з 

елементів великогомілкової, малогомілкової, п‘яткової, надп‘яткової, 

човноподібної та клиноподібної кісток. Зовнішній вигляд моделі наведено на 

рис. 2.2. Суглобові поверхні моделювали елементами згідно з механічними 

властивостями хрящової тканини. В дистальній частині великогомілкової 

кістки моделювали перелом. Уламки великогомілкової кістки фіксували 

накістковою пластиною. 

Механічні властивості пластини враховували в умовах моделювання за 

трьома типами матеріалів: титан, полілактид та композитний матеріал. 

Механічні характеристики біологічних та штучних матеріалів [1, 71, 111] 

наведені в табл. 2.2.  

а б 

Рис. 2.2. Модель гомілки з переломом в нижній третині 

великогомілкової кістки з фіксацією накістковою пластиною: а – вид в 

сагітальній площині; б – загальний вид. 
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Таблиця 2.2  

Механічні характеристики матеріалів використані для моделювання 

Матеріал Модуль Юнга (Е), МПа Коефіцієнт Пуассона,  

Кортикальна кістка 18350
 

0,29 

Губчаста кістка 330 0,30 

Хрящова тканина  105 0,49 

Титан ВТ-16 1,1×10
5 

0,2 

Полілактид 3300 0,30 

 

По опорній поверхні п‘яткової кістки та по зрізу клиноподібних кісток 

моделі мали жорстке закріплення. Модель навантажували вертикальною 

розподіленою силою величиною 500 Н, що відповідає 70 кг маси тіла людини 

(700 Н) при одноопорному стоянні (без врахування маси опорної кінцівки) 

[11]. Навантаження моделі на згин складало 50 Н. Навантаження на кручення 

здійснювали за допомогою обертаючого моменту сил величиною 5 Нм. Всі 

навантаження прикладали до тібіального плато великогомілкової кістки. 

Схема навантаження моделей наведена на рис. 2.3 а.  

 а 

 

 
б 

Рис. 2.3. Схема навантаження моделі (а) та розташування контрольних 

точок (б): 1 — проксимальна частина великогомілкової кістки (ВК); 2 — 

діафіз ВК (кінець пластини); 3 — ВК над переломом; 4 — ВК під переломом; 

5 — гвинти над переломом; 6 — гвинти під переломом; 7 — пластина. 
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Порівняння величин напружень в моделях з накістковими пластинами з 

різних матеріалів здійснювали в 7 контрольних точках (рис. 2.3 б). 

В нашому дослідженні матеріал рахували як однорідний та ізотропний. 

В якості скінченого елементу був обраний 10 вузловий тетраедр з 

квадратичною апроксимацією. В якості критерію оцінки напруженого стану 

моделей використовували напруження за Мізесом [7].  

Моделювання виконували за допомогою системи автоматизованого 

проектування SolidWorks. Розрахунки напружено-деформованого стану 

моделей виконували за допомогою програмного комплексу CosmosM [84] 

2.6 Біомеханічні дослідження міцності пластини та міцності 

фіксації пластиною з композиту перелому стегнової кістки кролів 

залежно від терміну спостереження 

Біомеханічні дослідження було проведено в лабораторії біомеханіки 

Державної установи «Інститут патології хребта та суглобів імені професора 

М. І. Ситенка Національної академії медичних України». 

Для перевірки розрахункових параметрів міцності пластин залежно від 

ваги пацієнта з композитного матеріалу на основі PLA, ТКФ і ГА було 

проведене експериментальне дослідження величини їх прогину. Для цього, 

на підставі розрахункових даних були виготовлені зразки пластин з 

матеріалу, який містив 70 % PLA, 20 % ТКФ і 10 % ГА. Методом 3D-друку 

було виготовлено пластини товщиною 8,5 мм, 9,5 мм і 10,7 мм, які за 

розрахунковими даними відповідають вазі пацієнта 50 кг,70 кг і 100 кг, 

відповідно (табл. 6.2). Всього було виготовлено по 3 пластини кожного 

розміру. 

Всі зразки випробували на згин. Для проведення експерименту було 

обрано таку ж схему навантаження, що і для проведення розрахунків 

(рис. 2.4). Величину навантаження поступово збільшували від 100 Н до 1000 

Н з кроком 100 Н. На кожному кроці фіксували величину прогину зразка. За 

величину допустимої межі прогину обрано розрахункову величину прогину 
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5,48 мм пластини з титану. На рис. 2.4 показна пластина на стенді для 

біомеханічних випробувань під час експерименту.  

 

 
Рис. 2.4. Пластина на стенді для біомеханічних випробувань під час 

експерименту. 

У експерименті in vivo оцінили міцність фіксації пластиною з 

композиту перелому стегнової кістки 20 кролів залежно від терміну 

спостереження через 1, 3, 6 та 12 місяців після імплантації пластини з 

використанням оперованої та контрлатеральної стегнової кісток. 

Контралатеральні кістки кролів вважали контрольними. Всі препарати 

стегнових кісток випробували на міцність під впливом навантаження (50 Н, 

60 Н, 70 Н, 80 Н, 90 Н, 100 Н) на згин. Величину деформації вимірювали 

мікрометром годинникового типу. Величину навантаження вимірювали за 

допомогою тензометричного датчика SBA-100L, результати контролювали 

пристроєм реєстрації CAS типу CI-2001A (рис. 2.5).  

2.7 Статистичні методи 

Кількісні показники біомеханічного та гістологічного дослідженнь 

представлені як середнє значення (М) та стандартне відхилення (SD). 

Показники біохімічного дослідження представлені як медіана та перший і 

третій квартилі. Для порівняння показників гістологічного аналізу у групах 



56 

використано t-критерій Стьюдента, для біохімічного - критерій Вілкоксона. 

Для біомеханічного аналізу порівняння величин деформації препаратів між 

різними групами проводили за допомогою однофакторного дисперсійного 

аналізу (ANOVA) з апостеріорним тестом Дункана. Різницю між групами 

вважали значущою, якщо р < 0,05. Статистичний аналіз отриманих даних 

було здійснено за допомогою програмного забезпечення Excel (Microsoft, 

США), Statsoft Statistica 6.0 (Statsoft, Німеччина), SPSS 20.0 (IBM, США). 

 

 

Рис. 2.5. Пристрій реєстрації величини навантаження з тензометричним 

датчиком. 
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РОЗДІЛ 3 

ПІДБІР ОПТИМАЛЬНОГО СПІВВІДНОШЕННЯ  

КОМПОНЕНТІВ КОМПОЗИТУ НА ОСНОВІ ПОЛІЛАКТИДУ 

ДЛЯ 3D-ДРУКУ З УРАХУВАННЯМ МОДУЛЯ ПРУЖНОСТІ 

Полімолочну кислоту або полілактид широко використовують для 

ортопедичних імплантатів через високу біосумісність [82]. Крім того, 

полілактид у складі імплантатів резорбується та виводиться з організму 

шляхом участі в циклі Кребса [129]. Однак механічні якості імплантатів з 

полілактиду низкі [58]. Підвищити фізико-механічні характеристики 

імплантатів, їх остеоінтегративні якості можливо шляхом розробки 

композитного матеріалу з використанням різновидів керамічного 

біоматеріалу.  

З метою пошуку оптимального складу композитного матеріалу на 

основі полілактиду з кращими механічними якостями для виготовлення 

імплантатів або пластин для накісткового остеосинтезу нами був проведений 

розрахунок його механічних властивостей. Для розрахунків використали дані 

про модуль пружності PLA та ТКФ і ГА, які плануються для введення до 

складу композиту (табл. 2.2).  

Для розрахунку взято методику з технічної літератури [18], яка 

відображає, що в умовах навантаження пружного тіла на стискання зовнішні 

сили виконують роботу А, яка використовується на передачу кінетичної 

енергії К та накопичення потенційної енергії деформації U: 

 A = K + U (3.1) 

Розглянемо зразок, який пружно стискається на величину  під дією 

сили F. 

Внаслідок прикладання сили повільно кінетична енергія K 

наближується до 0, отже робота зовнішніх сил повністю перетворюється на 

потенційну енергію деформації: 

 A = U (3.2) 
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Робота зовнішніх сил А визначається за формулою: 

ES

lF
A

2

2

       (3.3) 

де F – сила, яка діє на зразок; 

l – довжина зразка; 

E – модуль пружності матеріалу зразка; 

S – площа перетину зразка. 

Роботу, що використовується для деформації зразка з композиту, 

можна представити як паралельну роботу деформації кожного матеріалу, що 

входить до його складу (рис. 3.1). 

F

F2F1

E1 E2

F3

E3

 

Рис. 3.1. Еквівалентна схема роботи композитного матеріалу. 

В такому випадку загальну роботу деформації можна визначити за 

формулою: 

321 АAAA           (3.4) 

де А
1
 – робота деформації для PLA; A

2
 – робота деформації для ТКФ; 

А3 - робота деформації для ГА. 

Робота кожного з компонентів композиційного матеріалу буде 

дорівнювати: 

1

2
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2
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2
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2
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      (3.5) 
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тоді формулу (3.3) можна записати в такий спосіб: 

ккккк ES

lF

ESК
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2222
     (3.8) 

де  EК -  модуль пружності композитного матеріалу; 

Е1 - модуль пружності L-полілактид; 

E2 - модуль пружності ТКФ; 

E3 - модуль пружності ГА; 

K1 - коефіцієнт відсоткового вмісту PLA K1=S1/Sк;  

K2 - коефіцієнт відсоткового вмісту ТКФ K2 = S2/Sк. 

K2 - коефіцієнт відсоткового вмісту ГА K3 = S3/Sк. 

S1 – площа перетину L-полілактид у складі композиту; 

S2 – площа перетину ТКФ у складі композиту; 

S3 – площа перетину ГА у складі композиту; 

Sк – загальна площа перетину композиційного зразка. 

Спростимо рівняння (3.8), для чого винесемо загальні множники: 

ккк E
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після скорочення маємо: 

кE
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F
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F

EK

F
2
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Для визначення величин сил припустимо, що окремі компоненти мають 

однакову деформацію  

έ1 = έ2 = έ3 = έ4     (3.11) 

(при дії різних навантажень на них), тобто: 

11
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й відповідно: 
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тоді: 
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Підставив значення F1, F2 та F3 у формулу (8), отримаємо: 
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Після спрощення отримаємо наступне рівняння: 

кЕЕКЕКЕК  332211 .     (3.20) 

Тобто, внески окремих компонентів пропорційні площі перетину цих 

компонентів.  

Для прикладу розрахуємо величину модуля пружності матеріалу на 

основі PLA, який містить 20% ТКФ 10% ГА. Враховуючи те, що в нашому 

матеріалі співвідношення PLA, ТКФ та ГА складає 7:2:1, рівняння (3.20) 

приймає вигляд: 

кЕЕЕЕ  321 1,02,07,0 .     (3.21) 

Підставимо дані про модуль пружності полілактиду (3,3 ГПа), 

трикальційфосфату (33 ГПа) та гідроксилапатиту (110 ГПа) до рівняння 

(3.21) та отримуємо значення модуля пружності для нашого композитного 

матеріалу [79, 111]: 

кЕ 1101,00,332,03,37,0 .    (3.22) 
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або 

ГПа 91,19кЕ .     (3.23) 

Таким чином, величина модуля пружності матеріалу, який містить 80% 

PLA, 20% трикальційфосфату та 10% гідроксилапатиту, складає 19,91 ГПа. 

Скористуємось рівнянням (3.21) для розрахунку величин модуля пружності 

матеріалів на основі PLA із відсотковим вмістом PLA від 50 до 90 % та 

різним співвідношенням ТКФ і ГА у складі композиту. Вміст керамічних 

складових (ТКФ і ГА) у композитному матеріалі розглядали не вище 50 % 

через можливе погіршення його текучих властивостей за вищих значень і 

відповідну неможливість використання для якісного друку на 3D-принтері. 

Результати розрахунків зведено в табл. 3.1. Модуль пружності композитного 

матеріалу на основі PLA з будь-яким вмістом ТКФ та ГА в діапазоні від 50 до 

90 % визначається за графіком, наведеним на рис. 3.2. 

Таблиця 3.1  

Величини модуля пружності (ГПа) композитних матеріалів на основі 

PLA із різним відсотковим вмістом компонентів. 

Співвідношення 

ГА:ТКФ 

Модуль пружності композиту, ГПа 

вміст PLA, % 

50 60 70 80 90 

1:3 27,78 22,88 17,99 13,09 8,20 

1:2 30,98 25,45 19,91 14,37 8,84 

1:1 37,40 30,58 23,76 16,94 10,12 

 

Таким чином, на основі оцінки композитів на основі PLA з різним 

вмістом ТКФ та ГА (від 10 до 50 %) визначено, що домішка 20 % 

трикальційфосфату та 10 % гідроксилапатиту до PLA дозволяє отримати 

модуль пружності композиту 19,91 ГПа. Це значення найбільш відповідає 

поздовжньому модулю пружності кортикальної кістки (до 21 ГПа), тому таке 

співвідношення компонентів є оптимальнішим для виготовлення пластин для 

накісткового остеосинтезу.  
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Рис. 3.2. Графік зміни величини модуля пружності матеріалів на основі 

PLA із вмістом ТКФ+ ГА в діапазоні від 10 до 50 %. 

 

В наступному розділі представлено результати оцінювання 

біосумісності та токсичності композиту з 70 % PLA, 20 % ТКФ та 10% ГА у 

експерименті на щурах in vivo. 
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фармацевтичних наук» (17–18 листопада). Одеса. 

[22] Хвисюк, О. М., Павлов, О. Д., Карпінський, М. Ю., & Карпінська 

О. Д. (2020). Розрахунок модуля пружності композитного матеріалу на основі 

полілактиду, трикальційфосфату та гідроксилапатиту. Актуальні питання 
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РОЗДІЛ 4 

ДОСЛІДЖЕННЯ БІОСУМІСНОСТІ ТА ТОКСИЧНОСТІ 

КОМПОЗИТУ З ПОЛІЛАКТИДУ ТА КАЛЬЦІЙ-ФОСФАТНОЇ 

КЕРАМІКИ IN VIVO 

 

Метою даного розділу було вивчення особливостей структурної 

перебудови підшкірно-жирової клітковини навколо імплантатів, 

виготовлених з композитного матеріалу, розробленого у попередньому 

розділі, на основі PLA з включенням трикальційфосфату та гідроксилапатиту 

в співвідношенні 70:20:10. Обов‘язковою частиною доклінічних дослідженнь 

нових біоматеріалів є їх імплантація в підшкірно-жирову клітковину тварин 

для визначення особливостей впливу на пухку сполучну тканину та прилеглу 

м‘язову тканину для виключення токсичної, запальної та деструктивної дій 

[29].  

4.1 Аналіз структурних змін в підшкірно-жировій клітковині щурів 

для оцінки локальної біосумісності композиту 

30 доба 

Спостереження за тваринами. На 30 добу після підшкірної 

імплантації PLA рани у щурів загоїлись первинним натягом. Тварини вільно 

пересувалися по клітки та нормально харчувалися.  

За макроскопічним дослідженням імплантат з PLA зберігав характерну 

форму. Ознак крайової резорбції не виявлено. По периметру імплантат 

оточений капсулою еластичної консистенції. Набряку, запалення або 

деструкції прилеглих тканин не зафіксовано. 

Мікроскопічне дослідження. Капсула, що оточувала імплантат, мала 

нерівномірні контури, складалася зі сполучної тканини (рис. 4.1). За аналізом 

клітинного складу капсули виявлено, що в ній переважали фібробласти різної 

форми – від округлих до подовгуватих, що свідчить про їхню різну зрілість. 
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Безпосередньо на ділянках паралельно поверхні імплантату розташовувалися 

колагенові волокна, що формували пучки (рис. 4.1). 

 

 

Рис. 4.1. Мікрофото з гістологічного препарату. Капсула зі сполучної 

тканини навколо імплантату. Колагенові волокна розташовані паралельно 

поверхні імплантату. Фібробласти різної зрілості між волокнами. Дерма з 

пухко розташованими колагеновими волокнами. Гематоксилін та еозин. 

Збільшення 400.  

 

На деяких ділянках капсули колагенові волокна формували 

неупорядковану мережу з підвищеною щільністю фібробластів. На ділянці 

контакту капсули з м'язовою тканиною щільність фібробластів також 

підвищена (рис. 4.2). Поряд з фібробластами в таких ділянках виявлено в 

невеликій кількості лімфоцити та макрофаги. 

М‘язова тканина зберігала характерну організацію, тобто на 

поперековому зрізі навколо пучків м‘язових волокон розташовувалися ядра. 

Деструктивних порушень не виявлено. Щільність кровоносних судин була 

низька. Судини мали вузькі просвіти. Ознак стазу або діапедезу не виявлено. 

90 доба 

Спостереження за тваринами. На 90 добу тварини вільно пересувалися 

по клітки та нормально харчувалися.  
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Рис. 4.2. Мікрофото з гістологічного препарату. Капсула, що 

розташована на межи з м‘язовою тканиною. Неупорядкована мережа 

колагенових волокон з високою щільністю клітин фібробластичного 

диферону та поодинокі лімфоцити. Гематоксилін та еозин. Збільшення 400. 

 

За макроскопічним дослідженням видалений імплантат з композиту був 

оточений тонкою капсулою, зберігав характерну форму без ознак резорбції. 

Він щільно прилягав до тканин навколо – м‘язової та дерми, які зберігали 

характерну макроскопічну організацію. 

Мікроскопічне дослідження. Навколо імплантату з PLA сформована 

тонкостінна капсула, ознакою якої була рівномірна товщина (рис. 4.3). 

Основу капсули складали зріли колагенові волокна, що розташовувалися 

паралельно імплантованому матеріалу, між якими були поодинокі клітини 

фібробластичного диферону, в основному представлені зрілими 

фібробластами. Ознак фіброзу в м'язовій тканині та в дермі не виявлено. 

180 доба 

Спостереження за тваринами. Відхилень у поведінці щурів не 

встановлено. 

За макроскопічним дослідженням видалений імплантат з композиту на 

основі PLA був оточений тонкою капсулою. Мали місце ознаки крайової 

резорбції імплантату, однак в цілому він зберігав форму.  
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Рис. 4.3. Мікрофото з гістологічного препарату. Капсула навколо 

імплантату. Пучки колагенових волокон. Поодинокі фібробласти. 

Гематоксилін та еозин. Збільшення 400. 

Мікроскопічне дослідження. Капсула навколо імплантату сформована 

сполучною тканиною з концентричним розташуванням колагенових волокон 

по його периметру (рис. 4.4). Щільність клітин в міжклітинній речовині була 

низькою. Між пучками колагенових волокон розташовувалися поодинокі 

фібробласти.  

 

 

Рис. 4.4. Мікрофото з гістологічного препарату. Капсула навколо 

імплантату. Пучки колагенових волокон. Поодинокі фібробласти. 

Гематоксилін та еозин. Збільшення 100. 
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Також було проведено морфометричне дослідження товщини капсул 

навколо імплантатів на різні терміни дослідження (табл. 4.1). 

Таблиця 4.1  

Товщина (мкм) сформованих капсул навколо композитів з полілактидів 

Терміни дослідження (доба) Товщина капсули (мкм) 

30 88,9+7,1 

90 
60,6+8,2 

р1 < 0,05 

180 

56,9+7,26 

р1 < 0,05 

р2 > 0,05 

Примітка. p1 - порівняно з показником на 30 добу, p2 - порівняно з 

показником на 90 добу після імплантації. Відмінності значущі, якщо р < 0,05 

На 90 добу товщина капсули навколо композиту на основі PLA 

зменшилася в 1,5 рази (р < 0,05), а на 180 добу - в 1,6 рази (р < 0,05) в 

порівнянні з 30 добою після імплантації (табл. 4.1). Між 90 та 180 добою 

товщина капсуди значуще не змінилася, що свідчить про завершеність 

перебудови тканин навколо імплантату. 

При проведенні оцінки в балах стану капсул за показниками 

біосумісності (див. табл. 2.1) визначено, що середній бал складає 2,6 бали, 

тобто матеріал має високі біосумісні якості. 

 

4.2 Визначення динаміки лабораторних показників крові у щурів 

після підшкірної імплантації композиту на основі полілактиду, 

гідроксилапатиту і трикальційфосфату 

Проведено дослідження показників крові для оцінки системного впливу 

імплантатів із композиту на основі PLA на організм щурів. Після проведення 

аналізу гематологічних показників щурів з підшкірною імплантацією 
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композиту на основі PLA на різні терміни спостереження (30, 90 та 180 діб) 

не було встановлено змін показників еритроцитопоезу. Лише на 30 добу 

спостереження після імплантації виявлено зростання в 1,8 рази (p < 0,05) 

відносної кількості паличкоядерних нейтрофілів, ймовірно через завершення 

запально-регенеративний процес у підшкірно-жировій клітковині у ділянці 

імплантації (табл. 4.2). 

Таблиця 4.2 

Гематологічні показники щурів після підшкірної імплантації 

композитного матеріалу на основі PLA (Me, 25% – 75%) 

Гематологічні 

показники 

Інтакт 

n = 5 

Доба спостереження після операції 

30 90 180 

Еритроцити, 

×10
12

/л 

4,70 

4,50–4,85 

4,60 

4,50 – 4,80 

4,70 

4,50 – 4,90 

4,80 

4,60 – 4,90 

Гемоглобін, г/л 143,0 

138,5–153,0 

147,0 

141,5–151,5 

141,0 

139,5–144,0 

144,0 

140,0–147,0 

Лейкоцити, 

×10
9
/л 

10,3 

8,6–12,0 

9,4 

8,2 – 10,7 

9,1 

8,4 – 9,7 

10,2 

9,0 – 10,9 

Еозинофіли, % 5,0 

3,0–5,0 

4,0 

3,0 – 5,0 

5,0 

4,0 – 6,0 

4,0 

4,0 – 5,0 

Нейтрофіли, %:     

Юні 0 0 0 0 

Паличкоядерні 5,0 

5,0–7,0 

9,0 * 

8,0 – 10,0 

5,0 

5,0 – 6,0 

6,0 

5,0 – 7,0 

Сегментоядерні 32,0 

29,0–36,0 

27,0 

24,0 – 34,0 

30,0 

27,0 – 32,0 

28,0 

28,0 – 33,0 

Лімфоцити, % 53,0 

51,0–57,0 

55,0 

50,0 – 57,0 

54,0 

52,0 – 56,0 

56,0 

53,0 – 57,0 

Моноцити, % 5,0 

3,0–7,0 

5,0 

4,0 – 7,0 

6,0 

5,0 – 7,0 

5,0 

4,0 – 6,0 

Примітка: * – вірогідно за Вілкоксоном в порівнянні з Інтактом, р < 0,05. 
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У результаті біохімічного дослідження сироватки крові щурів 

встановлено невелике збільшення вмісту глікопротеїнів в 1,13 рази (р < 0,05) 

на 30 добу порівнянні з інтактною групою. Це свідчить про завершення 

процесу регенерації у ділянці імплантації, адже пізніше вміст глікопротеїнів 

не відрізнявся від показника інтактних тварин (табл. 4.3). У подальші терміни 

спостереження на 90 та 180 добу вміст маркерів запально-деструктивних 

порушень в організмі (глікопротеїни, хондроїтинсульфати) не відрізнявся від 

показників інтактних щурів, що свідчить про завершення регенерації та 

відсутність реактивного запального процесу в організмі тварин після 

імплантації. За результатами аналізу маркерів функціонального стану 

печінки та нирок у щурів з підшкірно імплантованим композитним матеріал, 

порушень їх функцій не виявлено на всі терміни дослідження. 

Таблиця 4.3 

Біохімічні показники сироватки крові в щурів після підшкірної 

імплантації композиту на основі PLA (Me, 25% – 75%) 

Біохімічні 

маркери 
Інтакт, n = 5 

Доба після імплантації 

30 90 180 

1 2 3 4 5 

Глікопротеїни, 

г/л 

1,38 

1,27 – 1,42 

1,57 * 

1,53 – 1,70 

1,35 

1,31 – 1,41 

1,38 

1,34 – 1,43 

Сіалові кислоти, 

ммоль/л 

2,05 

1,95 – 2,23 

2,10 

2,08 – 2,18 

2,07 

1,99 – 2,11 

2,10 

1,99 – 2,19 

Хондроїтин-

сульфати, г/л 

0,310 

0,278–0,333 

0,296 

0,283–0,308 

0,300 

0,288–0,320 

0,305 

0,292–0,318 

Активність 

АлАТ, U/L 

40,0 

34,0 – 46,0 

44,0 

35,0 – 46,0 

37,0 

35,0 – 42,0 

42,0 

38,0 – 35,0 

Активність 

АсАТ, U/L 

205,0 

194,0–212,5 

198,0 

192,0–210,5 

202,0 

192,5–212,5 

205,0 

193,0–212,5 

Лужна 

фосфатаза, U/L 

350,0 

306,0–363,0 

345,0 

325,0–355,0 

325,0 

312,5–360,0 

340,0 

322,5–357,5 
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Продовження табл. 4.3 

1 2 3 4 5 

Активність 

ГГТП, U/L 

4,40 

3,40 – 5,10 

4,00 

3,70 – 4,55 

4,10 

3,80 – 4,60 

4,30 

3,75 – 4,90 

Білірубін, 

мкмоль/л 

3,30 

2,95 – 3,60 

3,10 

3,02 – 3,35 

3,15 

2,85 – 3,50 

3,30 

3,03 – 3,55 

Сечовина, 

ммоль/л 

4,20 

3,85 – 4,55 

4,10 

3,89 – 4,30 

4,20 

4,02 – 4,40 

4,00 

3,84 – 4,30 

Креатинін, 

мкмоль/л 

63,0 

54,5 – 74,0 

70,0 

60,0 – 72,0 

66,0 

63,5 – 71,0 

63,0 

58,0 – 70,0 

Примітка: * – вірогідно за Вілкоксоном в порівнянні з Інтактом, р<0,05. 

Отже встановлено, що збільшення на 30 добу експерименту відносної 

кількості паличкоядерних нейтрофілів у периферичній крові щурів в 1,8 рази 

(р < 0,05) та вмісту в сироватці крові глікопротеїнів в 1,13 рази (р < 0,05) 

порівняно з інтактною групою свідчить про завершення регенеративно-

запального процесу в підшкірно-жировій клітковині у зоні імплантації диску 

з композитного матеріалу. Введення імплантатів з композиту на основі PLA, 

гідроксиапатиту і трикальційфосфату не вплинуло на соматичний статус 

щурів в експериментальних умовах після підшкірної імплантації, що 

показано у віддалені терміни спостереження на 90 та 180 доби. 

4.3 Резюме 

Таким чином, композит на основі PLA, імплантований в підшкірно-

жирову клітковину, не має токсичної та дратівливої дією на сполучну та 

прилеглу м'язову тканини. М‘язова тканина та ділянки дерми навколо 

імплантатів на всі терміни дослідження мали характерну для норми 

структурну організацію. Навколо імплантатів сформувалась тонка 

сполучнотканинна капсула без ознак запалення та детриту. На основі аналізу 

показників, а саме: товщини капсул, щільності клітин та їх фенотипу, 

відсутності клітин запалення, а також клітин, які з‘являються в разі 
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алергічної дії біоматеріалу, за визначенням розташування та товщини 

колагенових волокон, наявності та кількості кровоносних судин (капілярів), а 

також інших показників, що характеризують біосумісність біоматеріалу, 

доведено, що композит має високу біосумісність. На кінцевий термін 

дослідження (180 доба) імплантат зберігав форму, однак виявлено невеликі 

ознаки крайової деструкції. 

Відсутність зростання в сироватці крові показників функціонального 

стану печінки (АлАТ, АсАТ, ГГТП) та нирок (креатинін, сечовина) на 30, 90 

та 180 добу свідчить про відсутність нефро- та гепатотоксичності введених 

імплантатів на різні терміни спостереження. 

Отримані результати узгоджуються з іншими дослідженнями 

композитів схожого складу. Так, композит PLA 85% / полігідроксибутират 

15% + гідроксиапатиту 10% / трикальційфосфат 10% не був цитотоксичним 

[95]. 3D-надруковані композити PLA/ГА 5 % та PLA/TКФ 10% також не 

проявляли цитотоксичності та сприяли прикріпленню клітин in vitro [35]. 

Біосумісність композиту PLA/TКФ 20% була підтверджена у експерименті з 

щурами [66] . 

Лише часткова деградація дисків з композиту пояснюється ймовірно 

додаванням до PLA біоактивної кераміки. У дослідженні in vitro у лужному 

середовищі композитів на основі PLA було виявлено, що додавання ТКФ 

значно уповільнює швидкість деградації [66]. 

У наступному розділі наведено результати аналізу остеоінтеграивних 

якостей композиту з використанням моделі дірчастого дефекту у щурів та 

перевірена реакція окістя на накісткову пластину імплантовану на діафіз 

стегнової кістки кролів in vivo. 

 

За матеріалами розділу опубліковано: 

[12] Павлов, А. Д., Пастух, В. В., & Дедух, Н. В. (2017). Реакція 

сполучної тканини на композит на основі полімолочної кислоти, 

гідроксилапатиту та трикальційфосфату. Вестник проблем биологии и 
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РОЗДІЛ 5 

ДОСЛІДЖЕННЯ ОСТЕОІНТЕГРАТИВНИХ ЯКОСТЕЙ 

КОМПОЗИТУ З ПОЛІЛАКТИДУ ТА КАЛЬЦІЙ-ФОСФАТНОЇ 

КЕРАМІКИ У ЕКСПЕРИМЕНТІ IN VIVO 

 

Метою даного розділу було вивчення особливостей формування тканин 

навколо імплантатів з розробленого композиту, імплантованих у дірчастий 

дефект стегнової кістки щурів. У якості матеріалу для контрольної групи 

використали чистий полілактид. Враховуючи, що розроблений нами 

біоматеріал планується використовувати в різних формах, в тому числі й у 

вигляді фіксувальних пристроїв для різних типів переломів, нами додатково 

було проведено дослідження по визначенню впливу імплантатів на окістя у 

вигляді накісткової пластини, виготовлених з допомогою 3D-принтера.  

5.1 Аналіз формування тканин навколо композиту після 

імплантації у метафізарний дефект стегнової кістки щурів 

Макроскопічне дослідження. У контрольних та дослідних щурів з 

зовнішньої сторони дистального відділу стегнової кістки відзначалося місце 

введення імплантатів в вигляді горбка, покритого шаром сполучної тканини, 

яка з'єднувалася з періостом. Ознак запалення, набряку та деструкції тканин 

на терміни дослідження поблизу імплантатів не спостерігали. На 30, 90 і 180 

добу імплантати щільно утримувалися в дефекті.  

7 доба 

Мікроскопічний аналіз. У щурів з дефектами метафізу кістки, 

заповнених імплантатом з PLA або композитом на основі PLA, не виявлено 

відмінностей у формуванні тканин, що їх оточують, та в перебудові 

прилеглих до них кортексу та кісткових трабекул губчастої кістки. У щурів 

навколо імплантату розташовувались ділянки грануляційної та 

фіброретикулярної тканин, їх площа була більшою на рівні кортексі та у 

глибоких відділах дефекту (рис. 5.1 а).  
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а б 

Рис. 5.1. Фотовідбитки гістологічного препарату стегнової кістки щура. 

Фіброретикулярна тканина на рівні кортексу (а) з клітинами 

фібробластичного диферону (б) навколо імплантату з композиту на основі 

РLА. Колагенові волокна (б). 7 доба після імплантації. Гематоксилін та 

еозин. Збільшення: а) 40; б) 200. 

Грануляційна тканина містила малодиференційовані стромальні 

клітини та фібробластами різної зрілості. Поява клітин фібробластичного 

диферону в грануляційній тканині є показником неоангіогенезу. В матриксі 

грануляційної тканини хаотично розташовувалися тонкі колагенові волокна 

та розширені кровоносні судини. У фіброретикулярній тканині, яка 

оточувала імплантат на рівні губчастої кістки виявляли високу щільність 

клітин фібробластичного диферону. Колагенові волокна формували невеликі 

пучки, окремі з них розташовані паралельно поверхні імплантату (рис. 5.1 б).  

Навколо імплантату з композиту виявлені як осередки 

фіброретикулярної тканини з високою щільністю клітин фібробластичного та 

остеобластичного диферонів, так і осередки остеоїда розташовані 

безпосередньо на біоматеріалі. На невеликих ділянках, де імплантати щільно 

прилягали до крайових відділів дефекту, контактуючи з материнською 

кісткою, ознак формування регенерату не виявлено (рис. 5.2).  

Материнська кістка на рівні кортексу, що прилягала до імплантату, в 

обох групах тварин мала ознаки реактивної перебудови. Виявлено як пусті 



75 

лакуни без остеоцитів, так й ділянки без клітин. Відмічено ознаки репарації 

пов‘язані з тим, що невеликі тріщини в кортексі материнської кістки навколо 

імплантатів, заповнені фіброретикулярною тканиною. 

 

 

Рис. 5.2. Фотовідбиток з гістологічного препарату стегнової кістки 

щура. Кортекс материнської кістки прилеглий до імплантату з композиту на 

основі PLA без ознак регенерації. 7 доба після імплантації. Гематоксилін та 

еозин. Збільшення 100. 

 

Безпосередньо до імплантатів прилягали невеликі кісткові трабекули 

материнської кістки з ознаками репарації у вигляді підвищеної щільності 

остеобластів на їхній поверхні. Такі ділянки частіше виявляли у щурів яким 

імплантували композит на основі PLA. На відстані від травматичного 

ураження на окремих кісткових трабекулах спостерігали нашарування 

остеоїду та незрілу новоутворену кісткову тканину.  

В міжтрабекулярних просторах губчастої кісткової тканини навколо 

імплантату утворилася фіброретикулярна тканина, а в глибоких відділах 

дефекту знаходився червоний кістковий мозок з численними кровоносними 

капілярами. 

Ознак деструкції імплантатів не виявлено, вони щільно 

розташовувалися в дефекті щурів як в дослідної, так ї контрольної груп. 

Таким чином, на поверхні імплантатів із РLА або композиту на основі 
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РLА на 7 добу спостерігали сформовану грануляційну та фіброретикулярну 

тканини. Навколо імплантатів з композиту виявлено нашарування осередків 

остеоїда з високою щільністю остеобластів, що свідчить про нормальний 

перебіг регенерації кісткового дефекту. 

14 доба 

Дослідна група. Навколо композитного імплантату виявлено 

новоутворені кісткові трабекули різної ширини, які на ділянках щільно 

прилягали до його поверхні. Кісткові трабекули містили остеоцити, 

розташовані в вузьких лакунах. Зберігалися осередки фіброретикулярної 

тканини остеогенного типу з високою щільністю фібробластів й скупченням 

остеобластів, яка була розташована між новоутвореними кістковими 

трабекулами та імплантатом (рис. 5.3).  

 

 

Рис. 5.3. Фотовідбиток з гістологічного препарату стегнової кістки 

щура. Фіброретикулярна тканина між імплантатом з композиту на основі 

PLA та новоутвореною кістковою тканиною. 14 доба після імплантації. 

Гематоксилін та еозин. Збільшення 200. 

 

У фіброретикулярній тканині на межі з імплантатом щільність клітин 

фібробластичного диферону була високою, в основному переважали зрілі 

форми фібробластів. Клітини мали вузькі довгасті ядра, які були оточені 
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базофільною цитоплазмою. На поверхні імплантату та в прилеглих ділянках 

на цей термін дослідження макрофаги були відсутні. 

Контрольна група. Навколо імплантатів з РLА аналогічно виявляли 

кісткові трабекули грубоволокнистої будови та фіброретикулярну тканина з 

високою щільністю фібробластів (риc. 5.4). Протяжність кісткових трабекул 

по периметру імплантату була вищою на рівні губчастої кістки в порівнянні з 

кортексом. 

 

 

Рис. 5.4. Фотовідбиток гістологічного препарату стегнової кістки щура. 

Фіброретикулярна тканина та новоутворені кісткові трабекули на межі 

«кортекс – імплантат». Ділянка регенерату в зоні кортексу. Імплантат з PLA. 

14 доба після імплантації. Гематоксилін та еозин. Збільшення 400. 

На ділянках прилеглих до імплантату не виявлено відмінних рис у 

процесах перебудови губчастої кістки та кортексу незалежно від матеріалу 

для імплантату. 

Навколо імплантатів розташовувався остеоїд та новоутворені 

грубоволокнисті кісткові трабекули. Кісткові трабекули материнської кістки 

на відстані від дефекту були потовщені внаслідок нашарування остеоїду. В 

лакунах розташовувалися остеоцити, які мали характерну організацію – 

невелике базофільно забарвлене ядро та вузьку цитоплазму. Елементів 
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запальної реакції навколо імплантатів та на відстані у щурів обох груп не 

виявлено. 

Для об'єктивізації описаних вище якісних змін було проведено 

морфометричний аналіз щільності кісткових трабекул, що сформувалися на 

поверхні імплантатів у щурів контрольної та дослідної груп, для визначення 

індексу остеоінтеграції (рис. 5.5).  

 

Рис. 5.5. Індекс остеоінтеграції кісткової тканини з поверхнею 

імплантатів по їх периметру (в %) на 14 добу дослідження. Відсутність 

різниці залежно від матеріалу імплантату. 

 

У разі порівняння індексу остеоінтеграції навколо імплантату з РLА 

(13,07 ± 0,83) та композиту на її основі (14,0 ± 0,89) вірогідних відмінностей 

на цей термін дослідження не виявлено (рис. 5.5).  

Таким чином, на ранні терміни дослідження навколо імплантатів в 

контрольній та дослідній групах тварин не виявлено якісних та кількісних 

відмінностей у формуванні тканин регенерату на поверхні імплантату та 

перебудові материнської кістки. 

30 доба 

Дослідна серія. Імплантати розташовані в дефекті. На ділянках були 

оточені новоутвореною кістковою тканиною з високою щільністю остеоцитів 

(рис. 5.6). Клітини мали гіпохромні або гіперхромні ядра, вузьку цитоплазму 

й розташовувалися в лакунах. Чітко зберігалася межа між материнською та 
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новоутвореною кістковою тканиною. Навколо та на відстані від ділянки 

імплантації розташовувалися кісткові трабекули, які формували щільну 

великопетлясту мережу. 

 

 

Рис. 5.6. Фотовідбиток гістологічного препарату стегнової кістки щура. 

Ділянка імплантату з композиту на основі PLA в кортексі оточена 

новоутвореними кістковими трабекулами. 30 доба після імплантації. 

Гематоксилін та еозин. Збільшення 400. 

 

Кісткова тканина щільно прилягала до поверхні біоматеріалу на 

частині його периметра, однак відмічено сформовані прошарки 

фіброретикулярної тканини між імплантатом та материнською кісткою 

(рис. 5.7 а). Частіше такі ділянки були розташовані між новоутвореними 

кістковими трабекулами у вигляді вузьких прошарків фіброретикулярної 

тканини. 

На межі імплантату виявлено великі скупчення остеобластів у складі 

фіброретикулярної тканини (рис. 5.7 б), що свідчить про її остеогенні 

потенції.  

Кортекс, прилеглий до імплантатів, мав ознаки перебудови. Виявлено 

розширені судинні канали, невеликі вогнища розшарування матриксу, лакуни 

деяких остеоцитів мали нерівномірну ширину та нерівні краї. 
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Рис. 5.7. Фотовідбиток гістологічного препарату стегнової кістки щура. 

Ділянка регенерату на рівні губчастої кістки. Фіброретикулярна тканина між 

новоутвореними кістковими трабекулами та імплантатом з композиту на 

основі PLA (а, б). Висока щільність остеобластів (б). 30 доба після 

імплантації. Гематоксилін та еозин. Збільшення: а) 200; б) 400. 

 

Контрольна серія. Як й в дослідній серії імплантати з полілактиду були 

оточені на ділянках кістковою тканиною (рис. 5.8 а) або прошарками 

фіброретикулярної тканини (рис. 5.8 б). Якісних відмінностей в організації 

кісткової та фіброретикулярної тканин не виявлено, однак площа кісткової 

тканини навколо імплантатів з композиту на основі PLA була більшою. 

Кісткові трабекули на відстані від ділянки з імплантатом мали осередки 

перебудови у вигляді розшарування матриксу та його нерівномірного 

забарвлення. Подекуди на ділянках навколо імплантатів виявлено низьку 

щільність кісткових трабекул, які не формували мережі . Однак такі території 

були невеликі за протяжністю.  

Для визначення індексу остеоінтеграції за визначення розташування 

кісткової тканини по периметру імплантату було проведено морфометричне 

дослідження (рис. 5.9).  
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Рис. 5.8. Фотовідбиток гістологічного препарату стегнової кістки щура. 

Ділянка імплантату з PLA оточена вузьким шаром новоутворених кісткових 

трабекул з ознаками перебудови (а) або з з прошарками фіброретикулярної 

тканини (б). 30 доба після імплантації. Гематоксилін та еозин. Збільшення 

100. 

 

На 30 добу індекс остеоінтеграції був вище в 1,7 раза (р < 0,05) в 

дослідній групі щурів (47,87± 2,13 ) в порівнянні з контролем (27,8± 2,25), що 

свідчить про високу біосумісніть імплантату з композиту (рис. 5.9). В 

порівнянні з 14 добою індекс остеоінеграції був вищий в 2,1 раза (р < 0,05) у 

групі з полілактидом, а навколо імплантатів з композиту - в 3,4 раза (р < 

0,001). 

 

Рис. 5.9. Вищий індекс остеоінтеграції (в %) по периметру імплантату з 

композиту на 30 добу порівняно з PLA. *р < 0,05. 
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Таким чином, на цей термін дослідження виявлено, що формування 

кісткової тканини навколо імплантатів з композиту на основі РLА 

відбувалося швидше через вищий в 1,7 раза індекс остеоінтеграції в 

порівнянні с чистим PLA. 

90 доба 

Дослідна група. По периметру імплантату щільно розташовувалися 

кісткові трабекули. Ділянки контакту кісткових трабекул із поверхнею 

імплантату були більшими в порівнянні з попереднім терміном дослідження. 

Лише на невеликих територіях виявлено прошарки фіброретикулярної 

тканини (рис. 5.10). 

 

 

Рис. 5.10. Фотовідбиток гістологічного препарату стегнової кістки щура. 

Кісткові трабекули та вузькі прошарки фіброретикулярної тканини на 

поверхні імплантату з композиту на основі PLA. 90 доба після імплантації. 

Гематоксилін та еозин. Збільшення 200. 

 

В контрольній серії імплантат також щільно контактував з прилеглою 

новоутвореною кістковою та фіброретикулярною тканинами (рис. 5.11).  

На 90 добу індекс остеоінтеграції (в %) кісткової тканини по периметру 

імплантату з композитного матеріалу на основі PLА (62,0 ± 3,35) був вище в 

1,2 раза (р < 0,001) в порівнянні з чистим PLА (53,13 ± 2,72) (рис. 5.12). 
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Рис. 5.11. Фотовідбиток гістологічного препарату стегнової кістки щура. 

Ділянка імплантату з PLA оточена новоутвореними кістковими трабекулами. 

Прошарки фіброретикулярної тканини. 90 доба після імплантації. 

Гематоксилін та еозин. Збільшення 100. 

Порівнянно з 30 добою індекс остеоінтеграції був вище в 1,9 раза (р < 

0,001) навколо імплантату з PLА, та в 1,3 раза (р < 0,001) - з композиту. 

 

 

Рис. 5.12. Вищий індекс остеоінтеграції (в %) по периметру імплантату з 

композиту на 90 добу порівняно з PLA. ***р < 0,001. 

 

180 доба 

Імплантати в дослідній (рис. 5.13) та контрольній групах (рис. 5.14) 

оточені переважно кістковою тканиною Лише на невеликих ділянках 
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спостерігали нашарування кісткового мозку з відкритих трабекулярних 

просторів або розростання фіброретикулярної тканини.  

Площа імплантатів в кісткових метафізарних дефектах щурів практично 

не зменшилася, що може свідчити про слабко виражене розчинення 

біоматеріалу, можливо внаслідок дії біологічних речовин, однак в цілому 

імплантати зберігали форму та формували щільний блок з прилеглою 

кістковою тканиною. Зафіксовано невеликі ділянки вростання кісткової або 

фіброретикулярної тканин в заглибини, що свідчить про його початкову 

біорезорбцію. 

 

 

Рис. 5.13. Фотовідбиток гістологічного препарату стегнової кістки щура. 

Ділянка імплантату з композиту на основі PLA оточена новоутвореними 

кістковими трабекулами з червоним кістковим мозком поміж ними. 180 доба 

після імплантації. Гематоксилін та еозин. Збільшення 100.  

 

На рівні кортексу в новоутворених кісткових трабекулах, що оточують 

імплантати, була високою щільність остеоцитів. Клітини мали гіпохромні 

ядра, які оточені вузькою цитоплазмою.  

Чітко зберігалася межа між материнською та новоутвореною кістковою 

тканиною. Відзначено високу щільність кісткових трабекул, що не тільки 

контактували безпосередньо з імплантатом, а й на відстані від нього. 
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Клітинно-опосередковану резорбцію на межі «кістка – імплантат» не 

спостерігали 

Забарвлення матриксу кісткової тканини гематоксиліном та еозином 

навколо імплантатів коливалось від еозинофільного до базофільного, що 

свідчить про порушення сорбції фарбника. Крім того, виявлено невеликі 

тріщини в кортексі та нерівномірні нашарування кісткової тканини на 

ділянках.  

 

 

Рис. 5.14. Фотовідбиток гістологічного препарату стегнової кістки щура. 

Кісткова тканина на поверхні імплантату з PLA. 180 доба після імплантації. 

Гематоксилін та еозин. Збільшення 100. 

 

На 180 добу індекс остеоінтеграції у щурів з імплантацією композитного 

матеріалу (82,0 ± 2,07) був вище в 1,2 раза (p < 0,001) порівняно з групою з 

PLA (66,13 ± 3,4) (рис. 5.15).  

В порівнянні з 90 добою дослідження індекс остеоінтеграції навколо 

композиту на основі PLA був вищим в 1,3 раза (p < 0,001), а для імплантатів з 

PLA – в 1,2 раза (p < 0,001). 
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Рис. 5.15. Вищий індекс остеоінтеграції (в %) по периметру імплантату з 

композиту на 180 добу порівняно з PLA. ***р < 0,001. 

 

Таким чином, на ранні терміни спостереження виявлено комплекс 

періфокальних реактивних змін поблизу штифтів з PLA або композиту на 

основі PLA, імплантованих в метафізарний дефект стегнової кістки щурів. В 

грануляційній тканині визначено високу щільність клітин як 

фібробластичного, так і остеобластичного диферонів. На пізні терміни 

дослідження щільність кісткової тканини, яка безпосередньо контактувала з 

імплантатами була високою. Високі значення індекса остеоінтеграції (більше 

80%) для імплантатів з композиту свідчать про дію складових, що входять в 

імплантат, сприяють активізації регенерації, що важливо в умовах пластики 

кісток, а також композит можливо використовувати для заповнення дефектів, 

навколо яких повільно відбувається регенерація. 

Проведене нами дослідження показало, що в імплантати із композиту 

70 % PLA:20 % ТКФ:10 % ГА мають високі остеоінтегративні якості. 

 

5.2 Результати оцінювання реакції окістя після імплантації 

пластини з композиту на стегнову кістку кролів 

 

90 доба. Спостереження. Відхилень у поведінці тварин не виявлено.  
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Макроскопічні дослідження. Після виведення кролів з експерименту 

виявлено, що пластина з композиту на основі PLA прилягала до поверхні 

стегнової кістки. Пластину видаляли. Кістка під пластиною та прилегла 

сполучна тканина без ознак некрозу. 

Мікроскопічні дослідження. Періост під пластиною був збережений. Він 

складався з фіброзного та остеогенного шарів (рис. 5.16). 

  

 

Рис. 5.16. Фотовідбиток гістологічного препарату стегнової кістки 

кроля. Ділянка діафізу, де була розташована пластина з композиту на основі 

PLA. Періост без структурних змін. Фіброзний та остеогенний шари. 90 доба 

після імплантації. Гематоксилін та еозин. Збільшення 200. 

 

У фіброзному шарі колагенові волокна у вигляді пучків 

розташовувалися паралельно поверхні кістки та імплантату. На невеликих 

ділянках виявлено їх розшарування. Проміж пучків колагенових волокон 

зустрічали поодинокі фібробласти. Остеогенний шар включав 1–2 рядки 

остеобластів. Клітини мали апікально розташовані базофільні ядра оточені 

рясною цитоплазмою. 

Кортекс стегнової кістки мав ознаки перебудови – на ділянках присутні 

нашарування кісткової тканини. Кровоносні судини безпосередньо під 
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періостом розташовувалися паралельно довгої осі кінцівки. Щільність 

остеоцитів була високою. Клітини були оточені лакуною, мали подовжені 

базофільні ядра, вузьку цитоплазму.  

Ознак деструкції кістки, ділянок некрозу в періості не виявлено.  

180 доба 

Спостереження. Відхилень в поведінці тварин не виявлено.  

Макроскопічні дослідження. Пластина з PLA щільно прилягала до 

поверхні діафізу стегнової кістки тварин. Після видалення пластини ділянка 

стегнової кістки, що була розташована під пластиною, без патологічних змін.  

Мікроскопічні дослідження. Періост, до якого прилягала пластина з 

композиту, мав вузький нерівномірний фіброзний шар. Колагенові волокна 

були поодиноко розташовані, лише на ділянках вони формували пучки. В 

остеогенному шарі зберігалися поодинокі остеобласти (рис. 5.17). 

 

 

Рис. 5.17. Фотовідбиток гістологічного препарату стегнової кістки 

кроля. Ділянка діафізу, де була розташована пластина з композиту на основі 

PLA. Періост. Фіброзний та остеогенний шари окістя. Кортекс. 180 доба 

після імплантації. Гематоксилін та еозин. Збільшення 200. 

 

Кортекс був з ознаками перебудови, виявлено нашарування 

новоутвореної кістки, нерівномірне розташування судинних каналів. 
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Щільність остеобластів була високою. Виявлені зміни можуть бути 

розглянуті як реактивні – відгук на прилеглий імплантат. Ознак остеолізису 

та інших деструктивних змін не виявлено. 

М‘язи, що прилягали до пластини, також не мали патологічних змін. 

Ядра розташовувалися в крайових відділах волокон. В ділянках перимізію та 

ендомізію присутня пухка сполучна тканина, між колагеновими волокна якої 

рідко разташовані фібробласти. 

Таким чином, проведено дослідження реакції окістя у діафізі стегнової 

кістки кролів в умовах фіксації накістковою пластиною з композитного 

матеріалу на основі PLA протягом 180 діб. Доведено, що матеріал не 

викликає деструктивних змін у періості (окісті) та кортексі. На кінцевий 

термін дослідження зафіксовано атрофічні зміни в періості, що пов‘язані зі 

зменшенням товщини фіброзного та остеогенного шарів. Однак, відомо, що в 

умовах нормальної життєдіяльності кістки остеогенний шар в періості може 

бути відсутнім. У зв‘язку з цим, отриманий результат може свідчити про 

стабілізацію процесу перебудови кістки. Досліджений композит на основі 

полілактиду та керамічного біоматеріалу, в співвідношенні 70:20:10 не 

спричиняє негативного впливу на окістя.  

5.3 Лабораторна оцінка впливу на організм щурів композиту на 

основі полілактиду після імплантації в стегнову кістку залежно від 

терміну спостереження 

5.3.1 Імплантація у дірчастий дефект стегнової кістки щурів 

У результаті біохімічного аналізу показників сироватки крові щурів 

через 30 днів після імплантації PLA встановлено, що збільшився вміст 

глікопротеїнів в 1,4 раза (р < 0,05), хондроїтинсульфатів та активність лужної 

фосфатази - в 1,7 раза (р < 0,05) порівняно з інтактними показниками. 

Через 90 діб вміст глікопротеїнів зменшився в 1,4 раза (р < 0,05) 

порівняно з 30 добою імплантації і не відрізнявся від інтактних показників. 

Вміст хондроїтинсульфатів знизився в 1,14 раза (р < 0,05), активність лужної 
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фосфатази – в 1,3 раза (р < 0,05) порівняно з 30 добою після імплантації. 

Проте ці показники залишалися більшими порівняно з інтактними: вміст 

хондроїтинсульфатів - в 1,5 раза (р < 0,05), активність лужної фосфатази – в 

1,3 раза (р < 0,05). Починаючи з 180 доби вміст хондроїтинсульфатів та 

активність лужної фосфатази у щурів з імплантацією PLA не відрізнялися від 

інтактних показників. Рівень сіалових кислот, який характеризує імунну 

реакцію на імплантат не змінювався на всі терміни дослідження. Біохімічні 

показники функціонального стану печінки (активність АлАТ, АсАТ, ГГТП; 

білірубін) та нирок (сечовина, креатинін) не змінювались впродовж 

спостереження після імплантації (табл. 5.1). 

Таблиця 5.1 

Біохімічні маркери сироватки крові щурів після імплантації PLA (Me, 

25% – 75%) 

Біохімічні 

маркери 
Інтакт, n = 5 

Термін після імплантації (доба) 

30 90 180 360 

1 2 3 4 5 6 

Глікопротеїни,  

г\л 

1,38 

1,27 – 1,42 

1,93 * 

1,90–2,07 

1,34 ◊ 

1,30–1,42 

1,36 

1,32–1,40 

1,40 

1,33–1,42 

Сіалові кислоти, 

ммоль/л 

2,05 

1,95 – 2,23 

2,10 

1,93–2,20 

2,00 

1,93–2,15 

2,13 

2,05–2,23 

2,10 

1,96–2,18 

Хондроїтин-

сульфати, г/л 

0,310 

0,278–0,333 

0,518* 

0,508–

0,578 

0,456*◊ 

0,416–

0,499 

0,305 

0,275–

0,313 

0,303 

0,281–

0,309 

Лужна 

фосфатаза, U/L 

350,0 

306,0–363,0 

586,0 * 

567,5–

607,5 

440,0 *◊ 

418,0–

487,0 

340,0 

317,5–

371,0 

324,0 

302,5–

347,0 

Активність 

АлАТ, U/L 

40,0 

34,0 – 46,0 

41,0 

38,3–42,5 

40,5 

35,2–42,8 

39,0 

36,9–41,5 

40,0 

36,0–42,5 

Активність 

АсАТ, U/L 

205,0 

194,0–212,5 

205,0 

199,5–

210,5 

202,0 

196,5–

205,0 

207,0 

200,0–

212,0 

202,0 

192,5–

208,0 
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Продовження табл. 5.1 

1 2 3 4 5 6 

Активність 

ГГТП, U/L 

4,40 

3,40 – 5,10 

4,00 

3,60 – 5,0 

4,20 

3,90 – 

5,00 

4,70 

4,30 – 

5,00 

4,40 

4,10 – 

4,90 

Білірубін, 

мкмоль/л 

3,30 

2,95 – 3,60 

3,10 

2,90 – 

3,30 

3,05 

2,98 – 

3,35 

3,20 

2,99 – 

3,51 

3,23 

3,10 – 

3,55 

Сечовина,  

ммоль/л 

4,20 

3,85 – 4,55 

4,10 

3,95 – 

4,35 

4,40 

3,93 – 

4,47 

4,10 

4,01 – 

4,41 

4,20 

4,04 – 

4,58 

Креатинін,  

мкмоль/л 

63,0 

54,5 – 74,0 

66,0 

60,5 – 

69,0 

69,0 

60,0 – 

71,0 

59,0 

56,5 – 

71,0 

66,0 

60,0 – 

71,5 

Примітка: * – вірогідно за Вілкоксоном порівняно з інтактом, р<0,05; ◊ – 

вірогідно за Вілкоксоном порівняно з показниками на 30 добу, р<0,05. 

 

Вміст глікопротеїнів у щурів, яким імплантовано композитний матеріал 

на основі полілактиду, гідроксиапатиту і трикальційфосфату, збільшився в 

1,3 раза (р < 0,05), хондроїтинсульфатів та активність лужної фосфатази – в 

1,2 раза (р < 0,05) порівняно з інтактними показниками. 

На 90 добу всі показники, які підвищилися порівняно з інтактними на 

попередній термін знизилися порівняно з 30 добою після імплантації: вміст 

глікопротеїнів знизився в 1,3 раза (р < 0,05), хондроїтинсульфатів та 

активність лужної фосфатази - в 1,2 раза (р < 0,05). Вміст 

хондроїтинсульфатів та активність лужної фосфатази на 90 добу були 

вищими в 1,2 раза (р < 0,05) за інтактні показники, проте починаючи з 180 

доби не відрізнялися від них. Рівень сіалових кислот залишався незмінними 

впродовж терміну дослідження. 

Показники біохімічних маркерів, що характеризують стан нирок та 

печінки протягом експерименту не відрізнялися від інтактних (табл. 5.2). 
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Таблиця 5.2 

Біохімічні маркери сироватки крові щурів після імплантації 

композитного матеріалу та PLA (Me, 25% – 75%) 

Біохімічні 

маркери 

Інтакт, 

n = 5 

Термін після імплантації (доба) 

30 90 180 360 

Глікопротеїни,  

г\л 

1,38 

1,27–1,42 

1,78* 

1,71–1,89 

1,40◊ 

1,38–1,42 

1,39 

1,36–1,43 

1,42 

1,36–1,43 

Сіалові кислоти, 

ммоль/л 

2,05 

1,95–2,23 

2,14 

1,92–2,19 

2,10 

2,01–2,17 

2,16 

1,99–2,25 

2,15 

2,07–2,25 

Хондроїтин-

сульфати, г/л 

0,310 

0,278–0,333 

0,455* 

0,408–

0,49 

0,373*◊ 

0,358–

0,406 

0,305 

0,289–

0,32 

0,301 

0,293–

0,317 

Лужна 

фосфатаза, U/L 

350,0 

306,0–363,0 

515,0* 

486,0–

535,0 

434,0*◊ 

408,5–

452,5 

325,0 

314,0–

353,5 

337,0 

329,0–

366,5 

Активність 

АлАТ, U/L 

40,0 

34,0–46,0 

41,0 

33,5–43,0 

38,0 

31,5–43,0 

42,0 

37,0–42,5 

39,0 

33,5–40,5 

Активність 

АсАТ, U/L 

205,0 

194,0–12,5 

203,0 

200,0–

212,0 

200,0 

196,5–

210,5 

207,0 

200,0–

210,0 

205,0 

199,0–

211,5 

Активність 

ГГТП, U/L 

4,40 

3,40–5,10 

4,30 

4,00–4,80 

3,90 

3,80–4,70 

4,70 

3,90–5,00 

4,20 

3,80–4,60 

Білірубін, 

мкмоль/л 

3,30 

2,95–3,60 

3,20 

3,08–3,55 

3,05 

2,88–3,35 

3,34 

3,06–3,53 

3,40 

3,07–3,50 

Сечовина,  

ммоль/л 

4,20 

3,85–4,55 

4,40 

4,28–4,45 

4,15 

3,98–4,33 

4,00 

3,93–4,48 

4,30 

4,00–4,46 

Креатинін,  

мкмоль/л 

63,0 

54,5–74,0 

66,0 

62,5–70,5 

63,0 

59,0–72,0 

60,0 

57,5–69,5 

64,0 

61,5–71,0 

Примітка: * – вірогідно за Вілкоксоном в порівнянні з інтактною 

групою, р < 0,05, ◊ – вірогідно за Вілкоксоном в порівнянні з показниками на 

30 добу, р < 0,05. 
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Слід відзначити, що на 30 добу після імплантації у щурів з 

імплантованим чистим PLA вміст глікопротеїнів, хондроїтинсульфатів та 

активність лужної фосфатази були трохи більшими у порівнянні з 

показниками групи з імплантатами з композитного матеріалу. На 90 добу 

лише вміст хондроїтинсульфатів був збільшений в 1,2 раза (р < 0,05) у 

порівнянні з показником групи з композитом на основі PLA.  

Таким чином, вміст біохімічних маркерів регенеративно-запального 

процесу (глікопротеїни, хондроїтинсульфати, лужна фосфатаза) в сироватці 

крові щурів був нижче на 30 добу після імплантації в групі щурів, яким в 

якості імплантату використовували композитний матеріал на основі PLA, 

гідроксиапатиту і трикальційфосфату, що свідчить про більш легкий перебіг 

відновлення травмованої кістки. Біохімічні маркери функціонального стану 

печінки (АлАТ, АсАТ, ГГТП, білірубін) та нирок (креатинін, сечовина) не 

відрізнялися від інтактних показників, що свідчить про відсутність нефро- і 

гепатотоксичності використаних імплантатів у разі тривалого спостереження. 

Також було встановлено, що на 180 та 360 добу після імплантації всі оцінені 

біохімічні показники в сироватці крові у щурів незалежно від матеріалу 

імплантату не відрізнявся від інтактної групи. Це підтверджує ідею про те, 

що додавання трикальційфосфату та гідроксилапатиту у вигляді домішок до 

PLA не впливає на системному рівні на організм щурів порівняно з чистим 

PLA і цей композитний матеріал є цілком безпечним для використання у 

медичних виробах для імплантації. 

5.3.2 Імплантація пластини з композиту на діафіз стегнової кістки 

кролів з переломом 

В сироватці крові кролів, яким фіксували накісткову пластину у діафізі 

стегнової кістки з композитного матеріалу на 30 добу був збільшений вміст 

глікопротеїнів – в 1,3 раза (р < 0,05), хондроїтинсульфатів – в 1,7 раза (р < 

0,05), активність лужної фосфатази – в 1,2 раза (р < 0,05) порівняно з 

інтактними показниками (табл. 5.3). 



94 

Таблиця 5.3 

Біохімічні маркери сироватки крові кролів після імплантації пластин з 

композиту на основі полілактиду, ГА і ТКФ (Me, 25 % – 75 %) 

Біохімічні 

маркери 
Інтакт, n=5 

Доба після імплантації 

30 90 180 360 

Глікопротеїни,  

г\л 

0,56 

0,51–0,65 

0,73* 

0,68–0,78 

0,57◊ 

0,54–0,61 

0,60 

0,54–0,64 

0,57 

0,54–0,62 

Сіалові кислоти, 

ммоль/л 

2,25 

2,13–2,50 

2,20 

2,13–2,27 

2,24 

2,15–2,26 

2,34 

2,22–2,47 

2,28 

2,18–2,40 

Хондроїтин-

сульфати, г/л 

0,122 

0,120–0,132 

0,210* 

0,179–

0,222 

0,154◊ 

0,148–

0,165 

0,124 

0,121–

0,128 

0,126 

0,121–

0,128 

Лужна 

фосфатаза, U/L 

397,0 

343,5–436,5 

460,0* 

452,0–

478,5 

410,0 

386,5–

428,5 

405,0 

375,5–

417,0 

390,0 

373,0–

407,0 

Активність 

АлАТ, U/L 

54,0 

32,7–58,5 

49,5 

46,6–56,5 

55,3 

45,3–57,8 

50,5 

46,3–52,9 

54,8 

48,7–56,5 

Активність 

АсАТ, U/L 

31,0 

29,1–36,2 

33,7 

31,2–35,5 

33,5 

32,2–34,6 

32,1 

31,1–33,4 

34,7 

34,0–35,6 

Активність 

ГГТП, U/L 

5,20 

2,50–6,50 

5,50 

5,00–6,30 

5,80 

4,90–6,20 

5,90 

5,10–6,20 

6,20 

5,20–6,30 

Білірубін, 

мкмоль/л 

5,30 

3,90–7,20 

5,70 

4,60–6,50 

6,40 

5,00–7,00 

6,30 

4,80–6,90 

5,70 

5,40–6,80 

Сечовина,  

ммоль/л 

4,20 

3,60–4,70 

4,30 

3,80–4,60 

4,00 

3,90–4,50 

4,20 

4,10–4,60 

4,40 

4,00–4,60 

Креатинін,  

мкмоль/л 

56,4 

49,6–86,8 

71,0 

62,0–76,5 

60,0 

53,5–77,5 

63,0 

60,5–69,0 

77,0 

64,5–81,5 

Примітка: * – вірогідно за Вілкоксоном упорівнянні з інтактною 

групою, р < 0,05; ◊ – вірогідно за Вілкоксоном у порівнянні з показником на 

30 добу, р < 0,05. 
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На 90 добу вміст глікопротеїнів знизився в 1,3 раза (р < 0,05), 

хондроїтинсульфатів - в 1,4 раза (р < 0,05), а активність лужної фосфатази не 

відрізнялась порівняно з 30 добою спостереження. Всі ці показники не 

відрізнялися від інтактних на 90 добу. Така динаміка біохімічних маркерів 

вказує на швидке відновлення пошкодженої кісткової тканини у зоні 

імплантації. Біохімічні маркери стану печінки та нирок не відрізнялися від 

інтактних на всі терміни спостереження. 

5.4 Резюме 

Таким чином, розроблений композит на основі PLA було досліджено з 

використанням гістологічного методу в різних умовах імплантації: в 

підшкірно-жирову клітковину щурів – для виключення запальної та 

токсичної дії, після імплантації пластини (виготовленої з композиту шляхом 

3D-друку) на стегнову кістку – для відзначення особливостей перебудови 

періосту в цих умовах та виключення дегенеративних змін, що може 

призвести до ушкодження кістки. Важливою складовою дослідження було 

визначення особливостей регенерації кістки навколо імплантату з композиту 

в умовах його внутрішньокісткового введення у дефект. Отримані результати 

за трьома типами імплантації дають змогу відзначити, що як контрольні 

зразки з чистого PLA, так і розроблений композит мають високу 

біосумісніть, тобто введення додаткових компонентів не погіршило 

біосумісність композиту, а навпаки сприяло значному підвищенню його 

якості. На системному рівні було підтверджено відсутність гепато- і 

нефротоксичность композитного матеріалу згідно результатами аналізу 

показників функціонального стану печінки (АлАТ, АсАТ, ГГТП, білірубін) 

та нирок (сечовина, креатинін) у разі спостереження протягом року після 

проведення імплантації композиту у кістковий дефект або як накісткову 

пластину.  

Визначено, що композит на основі PLA не чинить негативної дії на 

різні тканини – сполучну, м‘язову, стимулює перебудову кісткової тканини в 
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його оточенні. Не призводить до остеолізису як в умовах накісткової, так й 

внутрішньокісткової імплантації. Доведено високі остеоінтегративні якості 

композиту на основі PLA. Матеріал біосумісний, сприяє проліферації та 

адгезії клітин. Динаміка показників глікопротеїнів, хондроїтинсульфатів та 

активність лужної фосфатази (як маркерів регенерації) у сироватці крові 

відбувалася у межах норми у тварин, яким імплантатували композитний 

матеріал на основі PLA, ГА та ТКФ у дефект або як накісткову пластину.  

У інших дослідженнях схожі за складом композити (ε-капролактон + 

20% трикальційфосфат або L-полімолочна кислота + 10% гідроксиапатиту) 

сприяли остеоіндукції мезенхімальних клітин кісткового мозку щурів in vitro 

[57]. Також було виявлено, що вміст гідроксиапатиту у композитах з PLA або 

PLLA забезпечує формування колоній остеобластів людини in vitro [159]. 3D-

надруковані композити PLA/ГА 5%, PLA/ТКФ 10% [35], PLA/ТКФ 20% [66] 

також виявляли остеоіндуктивні якості in vitro. Так, у разі заповнення 

дірчастого дефекту кістки у щурів 3D-каркасом з PLA/ТКФ 20% показник 

остеоінтеграції був вищим порівняно з чистим PLA [66], що схоже на 

отримані нами результати після імплантації у дірчастий дефект стегнової 

кістки штифтів з композиту. Водночас згідно недавньому системному огляду 

більшість сучасних досліджень з вивчення композитів з PLA для 3D-друку, 

присвячені його поєднанню з ГА [33]. Для дослідження in vivo цих матеріалів 

у щурів дослідники переважно використовували критичний дефекту черепа з 

заповненням PLA/ГА та виявили позитивний ефект на формування кісткової 

тканини за даними мікро-КТ [33]. 

Згідно з отриманими результатами довготривалого дослідження in vivo, 

встановлено, що композит на основі PLA може бути корисним як для 

заповнення кісткових порожнин, так і для виготовлення накісткових пластин. 

Проте необхідно провести дослідження для визначення його механічних 

властивостей. В наступному розділі дисертаційної роботи представлені 

результати біомеханічних досліджень пластини з композиту та міцності 
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фіксації перелому цією пластиною у математичній моделі перелому 

великогомілкової кістки людини та у експерименті на кролях in vivo. 
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РОЗДІЛ 6 

МАТЕМАТИЧНЕ ТА БІОМЕХАНІЧНЕ ОБГРУНТУВАННЯ 

ВИКОРИСТАННЯ КОМПОЗИТУ НА ОСНОВІ ПОЛІЛАКТИДУ ДЛЯ 

МЕДИЧНОГО ЗАСТОСУВАННЯ 

 

6.1 Визначення міцності композиту у вигляді накісткової пластини 

розрахунковим методом 

Для дослідження міцності нового матеріалу логічно обрати пластину як 

прототип одного з найбільш вживаних медичних виробів в ортопедії та 

порівняти її з титановою пластиню як еталоном. Основна задача пластини 

для накісткового остеосинтезу – обмеження рухомості кісткових відламків 

[39]. Припускаємо, що виготовлена пластина з композиту буде мати 

характеристики, які допоможуть забезпечити обмеження рухомості відламків 

не гірше за стандартну титанову. Також буде проналізовано використання 

накісткової пластини у моделі перелому у нижній третині великогомілкової 

кістки для перевірки максимальних навантажень, які може витримати виріб з 

композиту на основі полілактиду. 

В цьому підрозділі проведено розрахунок товщини пластини за 

величиною прогину під час навантаження для величини деформації для 

зразків подібного профілю. Для розрахунків взято методику з технічної 

літератури [18]. Для використання побудовано відповідну розрахункову 

схему (рис. 6.1). 

P

L

b

h
f

 

Рис. 6.1. Розрахункова схема балок на прогин. 
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Розрахункова схема уявляє собою балку довжиною L, шириною b та 

товщиною h, закріплену з дох кінців, на яку діє згинаюча сила Р, під впливом 

якої балка деформується. Величина стрели прогину f балки прямокутного 

профілю визначається за формулою: 

EI

PL
f

48

3

       (6.1) 

де Р – сила, яка діє на балку; 

 L – довжина балки; 

Е – модуль пружності матеріалу, з якого вироблено пластину; 

 J – момент інерції зразка. 

Момент інерції зразка прямокутного профілю по осі Х визначається за 

формулою: 

12

3bh
J        (6.2) 

де b – ширина балки; 

 h – товщина балки. 

Підставимо значення величини моменту інерції з рівняння (6.2) до 

рівняння (6.1) та отримаємо остаточну формулу для розрахунку величини 

стрели прогину: 

3

3

48

12

Ebh

PL
f        (6.3) 

Розрахуємо, яка величина прогину властива накістковій пластині з 

титану. Для цього обираємо такі параметри: 

L = 0,2 м; b = 0,015 м; h = 0,0048 м; Е = 110 109 Н/м
2
; Р = 500 Н. 

Підставимо дані значення в рівняння (6.3) та отримаємо величину 

стрели прогину пластини: 

f = 5,48 мм 

Тобто, титанова пластина при навантаженні 500 Н прогинається на 

величину 5,48 мм. 
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Далі розраховано, якої товщини необхідно виготовляти пластини з 

полілактиду, зі схожими з титановими пластинами параметрами ширини та 

довжини.  

Для цього виразимо значення товщини пластини із рівняння (6.3): 

3

3

48

12

Ebf

PL
h        (6.4) 

Підставимо значення модуля пружності для полілактиду з табл. 6.1 до 

рівняння (6.4) і отримаємо значення товщини пластини: 

h = 15,4 мм 

Отже, щоб отримати прогин величиною 5,48 мм пластини з PLA під 

впливом навантаження 500 Н, необхідно забезпечити товщину пластини 

15,4 мм. 

Для композитного матеріалу PLA+ТКФ+ГА візьмемо розрахунковий 

модуль пружності з табл. 2 та скористуємося формулою (6.4). Це дозволить 

визначити товщину пластини з відповідного матеріалу. Отримані дані 

використовували для наступного розрахунку товщини пластини з 

розробленого композиту. Для цього обмежилися вагою пацієнта 50 кг. За 

критерій вибрали величину прогину титанової пластини 5,48 мм для той 

самої ваги пацієнта. Отримали результати, що наведені в табл. 6.1. 

Таблиця 6.1  

Величини товщини пластин із матеріалів на основі PLA з різним 

відсотковим змістом кальцій-фосфатної кераміки для пацієнтів вагою 50 кг  

Співвідношення 

ГА:ТКФ 

Товщина пластини, мм 

вміст PLA, % 

50 60 70 80 90 

1:3 7,6 8,1 8,8 9,7 11,4 

1:2 7,3 7,8 8,5 9,4 11,1 

1:1 6,9 7,3 8,0 8,9 10,6 
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На підставі цього обрали оптимальний склад матеріалу для 

виготовлення пластин – 70% PLA, 10% ГА та 20% ТКФ. Пластина з 

композиту з таким складом виходить середнього розміру, водночас 

зберігається достатня текучість матеріалу для використання в 3D принтері. 

Якщо припустити, що пацієнт може впливати на згин пластини силою 

рівною вазі свого тіла, то можна розрахувати товщину пластин з різних 

матеріалів, які забезпечать величину прогину пластини 5,48 мм (в порівнянні 

з титаном) для пацієнтів різної ваги. Для обраного складу композитного 

матеріалу розрахували, якої товщини необхідно надрукувати пластини з 

титану, чистого PLA і обраного нами композиту, які можуть забезпечити 

величину прогину 5,48 мм для пацієнтів різної ваги. Розрахункові дані, 

наведені у табл. 6.2, демонструють можливість вибору товщини пластини 

(від 8,5 мм до 11,3 мм) для друку з композиту на 3D-принтері залежно від 

ваги пацієнта (від 50 до 120 кг). 

Таблиця 6.2 

Показники товщини пластини (мм) з різних матеріалів для накісткового 

остеосинтезу гомілки в залежності від ваги пацієнтів 

Вага пацієнта, кг 
Товщина пластини, мм 

титан композит РLА 

50 4,8 8,5 15,4 

60 5,1 9,0 16,4 

70 5,4 9,5 17,3 

80 5,6 9,9 18,0 

90 5,8 10,3 18,8 

100 6,0 10,7 19,4 

110 6,2 11,0 20,1 

120 6,4 11,3 20,7 

Згідно отриманим даним, пластина з чистого PLA повинна бути в 

3,2 раза товще в порівнянні з титановою для забезпечення жорсткості 
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фіксації уламків кісток гомілки людини вагою 70 кг. Водночас пластина з 

композиту товще за титанову за цих же умов лише в 1,8 рази. Це свідчить 

про користь додавання до чистого PLA трикальційфосфату та 

гідроксилапатиту у обраному співвідношенні. 

Графічно показано підбір необхідної товщини пластини з композиту на 

основі PLA для пацієнтів різної ваги (рис. 6.2). 

 

 

Рис. 6.2. Розрахунковий графік залежності товщини пластин (мм) з 

різних матеріалів для остеосинтезу гомілки від ваги пацієнтів. 

Дані, що наведені на рис. 6.2, а саме: залежність товщини пластин з 

різних матеріалів для остеосинтезу кісток гомілки від ваги пацієнтів, можуть 

бути використані для розрахунку виготовлення індивідуальних пластин з 

різних матеріалів – титану, PLA та композиту за допомогою 3D-друку. 

Таким чином, на підставі отриманих результатів розрахунку, 

використання композитного матеріалу зі складом: 70 % полілактиду з 

включенням 20 % ТКФ та 10 % ГА дозволить зменшити товщину пластини в 

порівнянні з чистим PLA з модулем пружності 19,91 ГПа. Пластини з чистого 

PLA є занадто м'якими та повинні бути в 3,2 раза товще за титанові для 

забезпечення аналогічної жорсткості фіксації.  
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6.2 Механічне дослідження міцності накісткових пластин з 

композитного матеріалу залежно від ваги пацієнта 

Після розрахунку товщини пластини, ми провели механічне 

дослідження для випробовування розрахованої товщини пластини на міцність 

для трьох зразків пластин з товщиною відповідною для ваги пацієнта (50 кг, 

70 кг та 100 кг). Результати випробовувань на згин пластин залежно від 

навантаження (від 100 Н до 1000 Н з кроком 100 Н) наведено в табл. 6.3. У 

результаті виявили, що значенню прогину пластини 5,46-5,49 мм відповідає 

навантаження 500Н, 700Н та 1000Н відповідно зростанню товщини 

пластини. 

Таблиця 6.3 

Величини прогину (мм) пластин з композитного матеріалу на основі 

PLA, ТКФ і ГА в залежності від величини навантаження.  

Навантаження, Н 
Товщина пластини (вага пацієнта) 

8,5 мм (50 кг) 9,5 мм (70 кг) 10,7 мм (100 кг) 

100 1,09 ± 0,11 0,78 ± 0,05 0,55 ± 0,01 

200 2,18 ± 0,25 1,56 ± 0,12 1,09 ± 0,09 

300 3,27 ± 0,41 2,34 ± 0,26 1,64 ± 0,13 

400 4,36 ± 0,50 3,12 ± 0,42 2,19 ± 0,21 

500 5,46 ± 0,53 3,91 ± 0,44 2,73 ± 0,28 

600 6,54 ± 0,66 4,69 ± 0,51 3,28 ± 0,46 

700 7,63 ± 0,74 5,47 ± 0,55 3,83 ± 0,45 

800 8,72 ± 0,81 6,25 ± 0,70 4,37 ± 0,51 

900 9,81 ± 0,85 7,03 ± 0,78 4,92 ± 0,58 

1000 10,90 ± 0,92 7,81 ± 0,81 5,49 ± 0,61 

Примітка. Результати представлено як середнє ± стандартне 

відхилення. 

Наочне уявлення про зміни величини прогину зразків пластин різною 

товщини в залежності від величини навантаження можна отримати за 

допомогою графіка, який наведено на рис. 6.3. 
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Рис. 6.3. Графік залежності величини прогину пластин на основі PLA, 

ТКФ і ГА в залежності від величини навантаження. 

 

На наступному етапі дослідження ми перевірили відповідність прогину 

зразків пластин допустимій межі прогину при навантаженнях, що 

відповідають вазі пацієнта на яку вони були розраховані – 50 кг, 70 кг та 

100 кг. Розрахунковий прогин стандартної титанової пластини (5,48 мм) 

використовували як допустиму межу. Цей показник порівнювали з 

експериментальними значеннями, які були отримані при навантаженні 

пластин у 500 Н, 700 Н та 1000 Н. Результати статистичного аналізу наведено 

в табл. 6.4. 

Результати статистичного аналізу показали, що показники прогину всіх 

зразків не мають статистично значущих відхилень від допустимої межи 

величину прогину. Для всіх груп зразків показник р значно перевищує 

критичне значення 0,05. 

Діаграма, яка наведена на рис. 6.4, ілюструє відмінності величин 

прогину зразків пластин різної товщини з композитного матеріалу від 

допустимої межі величини прогину. А саме, відсутність статистично 

значущих відмінностей між показниками величини прогину в групах пластин 

різної товщини, при розрахунковому навантаженні для кожної групи, та 

допустимою межею величини прогину в 5,48 мм. 
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Таблиця 6.4 

Результати порівняльного аналізу величини прогину (мм) зразків 

пластин із композитного матеріалу на основі PLA, ТКФ і ГА з допустимою 

межею величиною прогину 

Показники 
Товщина пластини (вага пацієнта)  

8,5 мм (50 кг) 9,5 мм (70 кг) 10,7 мм (100 кг) 

Зразок 1 6,04 6,05 6,10 

Зразок 2 5,35 5,41 5,48 

Зразок 3 4,99 4,96 4,89 

Допустима межа прогину 5,48 5,48 5,48 

Середнє значення, М 5,46 5,47 5,49 

Стандартне відхилення, SD 0,53 0,55 0,61 

Статистична значущість 

різниці (t, р) 

t=5,460 

p=0,534 

t=-0,021 

p=0,985 

t=0,029 

p=0,980 

 

 

 

Рис. 6.4. Діаграма відмінності величин прогину груп зразків пластин з 

композитного матеріалу від допустимої межі величини прогину. 
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У результаті механічного дослідження міцності на згин пластин з 

композитного матеріалу, який містить 70 % PLA, 20 % ТКФ і 10 % ГА, 

показано, що величини прогину всіх випробуваних зразків пластин 

відповідають розрахунковим значенням, відхилення показників не 

перевищують допустимого значення 5 %. 

 

6.3 Аналіз напружено-деформованого стану моделей гомілки з 

переломом в нижній третині великогомілкової кістки після фіксації 

накістковими пластинами з різних матеріалів 

 

У цьому підрозділі представлено результати математичного 

моделювання впливу трьох видів навантаження (осьового вертикального 

навантаження на стискання, навантаження на згин та навантаженні на 

кручення) на фіксацію пластиною з композиту перелому великогомілкової 

кістки у порівнянні з титановою пластиною та пластиною з чистого 

полілактиду. 

На першому етапі математичного моделювання з використанням 

методу кінцевих елементів було проведено аналіз реакції моделей на осьові 

стискальні навантаження. Картину напружено-деформованого стану моделей 

з накістковими пластинками з різних матеріалів наведено на рис. 6.5. 

У табл. 6.5 наведені дані щодо абсолютних значень величин напружень 

в контрольних точках. Жорстка титанова пластина відповідним чином 

впливає на великогомілкову кістку з переломом, а саме у ділянці над лінією 

перелому та під нею. Також підвищеного навантаження на стискання 

зазнають фіксувальні гвинти в зоні перелому, розташовані вище та нижче 

лінії перелому. У моделі з пластиною з композиту на основі PLA у 

порівнянні з титановою пластиною напруження в пластині були нижчі в 3,4 

рази (p < 0,05), в кістковій тканині нижчі в 2 рази (p < 0,05) над переломом, в 

2,9 рази (p < 0,05) - під переломом, та в 3,4 рази (p < 0,05) – на фіксувальних 

гвинтах над переломом, в 5,5 рази (p < 0,05) – фіксувальних гвинтах під 
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переломом. У порівнянні з пластиною з чистого PLA у моделі з пластиною з 

композиту напруження під переломом та у пластині були нижчі в 1,4 та 1,5 

раза (p < 0,05) відповідно, а для інших локалізацій різниці не виявлено. 

 

    

 

а б в г 

    

д є ж з 

    

і к л м  

Рис. 6.5. Картина розподілу напружень в моделях в умовах осьового 

вертикального навантаження на стискання: а-г – пластина з титану; д-з – 

пластина з PLA; і-м пластина з PLA+ТКФ +ГА. 
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Таблиця 6.5 

Величини напружень в контрольних точках моделей внаслідок 

осьового вертикального навантаження на стискання 

Контрольна точка Досліджена ділянка моделі 
Напруження, МПа 

титан РLА композит  

1 проксимальна 3,0 3,0 3,0 

2 діафіз (кінець пластини) 2,5 2,1 1,9 

3 над переломом 7,0 3,8* 3,4* 

4 під переломом 10,3 4,9* 3,6*# 

5 гвинти над переломом 6,2 2,0* 1,8* 

6 гвинти під переломом 7,2 1,6* 1,3* 

7 пластина 20,9 9,0* 6,1*# 

Примітка: * – показники значуще відрізняються у порівнянні з титаном, 

# – показники значуще відрізняються у порівнянні з PLA. 

В діафізарному та проксимальному відділах великогомілкової кістки 

рівень напружень для моделей залежно від матеріалу пластини не 

відрізнявся. Рівень напружень у різних ділянках моделей перелому з 

пластинами в залежності від матеріалу, з якого виконана накісткова 

пластина, представлено на рис. 6.6. 

 

 

Рис. 6.6. Показники напружень в контрольних точках моделей після дії 

осьового вертикального навантаження на стискання. 



109 

На наступному етапі було проведено моделювання роботи гомілки під 

впливом згинальних навантажень з урахуванням моделі перелому 

великогомілкової кістки в її нижній третині в умовах остеосинтезу 

накістковими пластинами, виконаними з різних матеріалів (рис. 6.7).  

 

    

 

а б в г 

    

д є ж з 

 
 

  

і к л м 

Рис. 6.7. Картина розподілу напружень в моделях внаслідок 

навантаження на згин: а-г – пластина з титану; д-з – пластина з PLA; і-м – 

пластина з композиту PLA +ТКФ+ ГА. 
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Картини напружено-деформованого стану моделі кінцівки внаслідок 

фіксації пластиними, виготовленими з титану, PLA та композиту на основі 

PLA та кальцій-фосфатної кераміки, що виникають під впливом згинальних 

навантажень, наведені на рис. 6.7.  

Внаслідок згинальних навантажень зона підвищенних напружень 

виникає й на обох пластинах з PLA. Абсолютні значення напружень в 

контрольних точках моделі перелому залежно від матеріалу пластин наведені 

в табл. 6.6. Найбільші за величиною напруження виникають в титановій 

пластині. В моделях з пластинами із композиту на основі PLA та чистого 

PLA рівень напруження був однаковий у всіх досліджених ділянках, та 

нижчим в 1,9 раза (p < 0,05) порівняно з титановою пластиною. У моделі з 

пластиною з композиту порівняно з титановою пластиною величина 

напруження в кістковій тканині була нижче в 1,3 рази (p < 0,05) під 

переломом та у діафізі, а на фіксувальних гвинтах напруженні були вищі в 

1,8 рази (p < 0,05) над переломом, але нижчі в 1,5 рази (p < 0,05) під 

переломом, та не відрізнялася у кістковій тканині над переломом та у 

проксимальній частині великогомілкової кістки. 

Таблиця 6.6 

Величини напруження в контрольних точках моделей внаслідок 

навантаження на згин 

Контрольні точки Зона моделі 
Напруження, МПа 

титан PLA композит 

1 проксимальна 3,8 4,4 4,2 

2 діафіз (кінець пластини) 4,7 3,5* 3,7* 

3 над переломом 4,5 5,3 5,8 

4 під переломом 6,9 5,5* 4,6* 

5 гвинти над переломом 2,5 4,4* 4,4* 

6 гвинти під переломом 5,1 3,4* 3,5* 

7 пластина 26,4 13,6* 13,6* 

Примітка. * – показники значуще відрізняються у порівнянні з титаном. 
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Дані, щодо величини напружень в контрольних точках моделей з 

накістковими пластинами із різних матеріалів, наведені на рис. 6.8. 

 

 

Рис. 6.8. Зміна показників напруження в контрольних точках моделей 

внаслідок навантаження на згин. 

Останнім етапом роботи було проведення дослідження напружено-

деформованого стану моделей внаслідок навантаження на кручення. Картину 

розподілу напружень в моделях з пластинами із різних матеріалів наведено 

на рис. 6.9. 

Як показали дослідження, картина розподілу напружень в моделях 

внаслідок навантаження на кручення схожа з попередніми результатами 

дослідженнями на стиск та згин. Дані щодо величини напружень, які 

виникають в контрольних точках моделей під впливом навантаження на 

кручення, зведені в табл. 6.7. Внаслідок навантажень на кручення 

найбільший рівень напружень спостерігається на титановій пластині. 

Найменші за величиною напруження виникають в пластині, яка виготовлена 

з PLA. Пластина з композиту на основі PLA займає проміжну позицію за 

рівнем максимальних напружень на кручення: в 1,3 рази (p < 0,05) нижче 

порівняно з титановою пластиною. 
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а б в г 

    

д є ж з 

    

і к л м 

Рис. 6.9. Графічне відображення розподілу напружень в моделях за 

умови навантаження на кручення: а, б, в, г – пластина з титану; д, є, ж, з – 

пластина з PLA; і, к, л, м – пластина з композиту PLA +ТКФ. 
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Таблиця 6.7  

Величини напружень в контрольних точках моделей при навантаженні 

на кручення 

Контрольна точка Ділянка моделі 
Напруження, МПа 

титан PLA композит 

1 проксимальна 2,2 2,2 2,2 

2 діафіз (кінець пластини) 2,9 2,5 2,5 

3 над переломом 8,4 7,2 8,8 

4 під переломом 7,3 4,7* 5,3* 

5 гвинти над переломом 7,1 1,4* 1,7* 

6 гвинти під переломом 4,0 1,0* 1,0* 

7 пластина 15,3 8,6* 11,8* 

Примітка. * – показники значуще відрізняються у порівнянні з титаном. 

У моделі з пластиною з композиту порівняно з титановою пластиною 

величина напруження в кістковій тканині була нижче в 1,6 рази (p < 0,05) під 

переломом, а на фіксувальних гвинтах - в 5,1 рази (p < 0,05) над переломом 

та в 4 рази (p < 0,05) під переломом, та не відрізнялася у інших ділянках.  

Порівняння динаміки змін показників максимальних напружень в 

контрольних точках моделей гомілки з накістковими пластинами з різних 

матеріалів під впливом навантаження на кручення наведено на рис. 6.10. 

 

 

Рис. 6.10. Показники напружень в контрольних точках моделей 

внаслідок навантаження на кручення. 
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У результаті проведеного математичного моделювання за методом 

кінцевих елементів показано, що всі види навантаження (кручення, стиск та 

згін) призводять до найбільших величин напружень в моделі перелому в 

нижній третині великогомілкової кістки з накістковою фіксацією пластиною 

з титану. Зони підвищених напружень спостерігаються на самій пластині, на 

фіксувальних гвинтах та в кістковій тканині біля лінії перелому. Водночас в 

моделі з остеосинтезом пластинами з композиту на основі PLA напруження 

розподіляються рівномірніше, як в елементах фіксувальної конструкції, так і 

в кістковій тканині за всіх видів навантаження. Це свідчить про доцільність 

використання композиту для створення пластин для накісткової фіксації 

перелому, що забезпечить кращий розподіл навантажень у пошкодженій 

кістці та сприятиме загоєнню перелома. 

 

6.4 Біомеханічне дослідження міцнісних характеристик системи 

«кістка – накісткова пластинка» на різні терміни зрощення перелому у 

кролів 

 

Наступним етапом роботи було оцінити довготривалість стабільності 

композиту на основі полілактиду з урахуванням здатності основного 

компоненту композиту до біорозкладання. Це дослідження провели з 

використанням експериментальної моделі діафізарного перелому у кролів, 

який фіксували накістковою пластиною з композиту, з тривалістю 

спостереження 1 рік. Результати біомеханічного дослідження прогину 

препаратів стегнових кісток кролів з пластиною під впливом згинальних 

навантажень різної величини на терміни спостереження 1, 3, 6 і 12 місяців 

порівняно з контралатеральною кісткою наведено у табл. 6.8.  

У результаті проведеного дисперсійного аналізу ANOVA отриманих 

величин прогину стегнових кісток кролів виявлено значущі відмінності (p = 

0,001) між термінами спостереження для всіх величин навантажень (табл. 

6.8).  
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Таблиця 6.8 

Величина прогину (мм) стегнових кісток кролів з переломом та 

фіксацією пластиною з композиту залежно від величини навантаження та 

терміну дослідження порівняно з контрлатеральною кісткою 

Група 
Навантаження, Н 

50 Н 60 Н 70 Н 80 Н 90 Н 100 Н 

Контроль 0,244 ± 

0,002 

0,304 ± 

0,002 

0,314 ± 

0,011 

0,402 ± 

0,014 

0,438 ± 

0,015 

0,492 ± 

0,023 

Перелом 1 міс. 0,802 ± 

0,004 

0,958 ± 

0,002 

1,116 ± 

0,012 

1,268 ± 

0,009 

1,460 ± 

0,015 

1,618 ± 

0,019 

Перелом 3 міс. 0,106 ± 

0,004 

0,128 ± 

0,005 

0,162 ± 

0,006 

0,202 ± 

0,020 

0,184 ± 

0,013 

0,214 ± 

0,012 

Перелом 6 міс. 0,236 ± 

0,005 

0,244 ± 

0,004 

0,264 ± 

0,005 

0,302 ± 

0,012 

0,332 ± 

0,012 

0,374 ± 

0,013 

Перелом 12 міс. 0,234 ± 

0,004 

0,322 ± 

0,018 

0,326 ± 

0,012 

0,358 ± 

0,012 

0,422 ± 

0,002 

0,442 ± 

0,007 

ANOVA 

F = 

4779,7 

p = 

0,001 

F = 

1458,1 

p = 0,001 

F = 

1553,5 

p = 0,001 

F = 

953,3 

p = 

0,001 

F = 

1756,5 

p = 0,001 

F = 

1255,0 

p = 0,001 

Примітки: Резульати представлені як середнє ± стандартне відхилення. 

Контроль – контрлатеральна кістка. ANOVA – однофакторний дисперсійний 

аналіз. 

 

Для визначення відмінностей між термінами спостереження у разі 

згинального навантаження 50 Н проведено апостеріорний тест Дункана (табл. 

6.9). У результаті аналізу прогину препаратів стегнової кістки кролів під 

впливом згинального навантаження величиною 50 Н виявлено найменшу 

величину прогину через 3 місяці після моделювання перелому, що була в 

2,3 раза менше порівняно з контролем. Цей показник статистично значущо 
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відрізнявся порівняно з іншими термінами спостереження, про що свідчить 

розташування цього показника у першій підгрупі за результатами 

апостеріорного тесту Дункана. Найбільшу величину прогину виявлено через 

1 міс. після перелому, що була більше в 3,3 рази порівняно з контролем, в 7,6 

раза - з терміном 3 міс., та приблизно в 3,4 раза – з іншими термінами. 

Величини прогину препаратів кролів через 6 та 12 міс. після перелому не 

відрізнялися від показників контрлатеральної кістки (р = 0,105). Величина 

прогину кісток з пластиною збільшилася в 2,2 раза з 3 до 12 місяця. 

Таблиця 6.9 

Результати статистичного аналізу* величини прогину зразків стегнових 

кісток кролів після моделювання перелому за умов навантаження 50 Н 

залежно від терміну спостереження 

Група (міс.) Кількість 

Величина прогину, мм 

Підмножина для α = 0,05 

1 2 3 

3 

12 

6 

Контроль 

1  

5 

5 

5 

20 

5 

0,106  

0,234 

0,236 

0,244 

 

 

 

 

0,802 

Статистична значущість, р 1,000 0,105 1,000 

Примітка.* апостеріорний тест Дункана. 

 

Порівняння величини прогину препаратів стегнової кістки кролів під 

впливом згинального навантаження величиною 50 Н представлено на рис. 

6.11. Високий показник прогину препаратів через місяць після моделювання 

перелому ймовірно обумовлений незавершеним зрощенням кісткових 

відламків на цей термін дослідження у кролів.  
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Рис. 6.11. Динаміка змін величин прогину препаратів стегнової кістки 

кролів під впливом згинального навантаження 50 Н протягом року порівняно 

з контролем, *p < 0,05. 

У разі збільшенння величини згинального навантаження до 60 Н картина 

розбіжностей показників прогину препаратів стегнової кістки кролів дещо 

змінилася за результатами апостеріорного тесту Дункана (табл. 6.10).  

Таблиця 6.10 

Результати статистичного аналізу (апостеріорний тест Дункана) 

величини прогину зразків стегнової кістки після моделювання перелому в 

умовах навантаження 60 Н 

Група (міс.) Кількість 

Величина прогину, мм 

Підмножина для α = 0,05 

1 2 3 4 

3 

6 

Контроль 

12  

1 

5 

5 

20 

5 

5 

0,162  

0,264 
0,304 

0,322 

 

 

 

 

0,958 

Статистична значущість, р 1,000 0,105 1,000 1,000 
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Як показано в табл. 6.3, внаслідок згинальних навантажень величиною 

60 Н група препаратів стегнових кісток кролів досліджених через 3 місяці 

після моделювання перелому мала найменший прогин, як і для навантаження 

50 Н. Найбільший прогин виявлено через місяць після моделювання 

перелому. На відміну від попереднього дослідження з навантаженням в 50 Н, 

величина прогину кісток кролів через 6 міс. після перелому відрізнялася від 

контрольних препаратів кісток.  

Порівняно з контролем величина прогину препаратів кісток була більше 

в 1,9 раза через місяць після перелому, але менше в 1,9 раза - через 3 міс., в 

1,3 раза – через 6 міс. та не відрізнялась через рік спостереження. Величина 

прогину кісток з пластиною збільшилася в 2 раза з 3 до 12 місяця. 

Результати аналізу прогину препаратів стегнових кісток кролів під 

впливом згинального навантаження величиною 60 Н протягом року 

спостереження представлено на рис. 6.12.  

 
Рис. 6.12. Динаміка змін величин прогину препаратів стегнової кістки 

кролів під впливом згинального навантаження 60 Н протягом року порівняно 

з контролем, *p < 0,05. 

Збільшення навантаження з 60 Н до 70 Н не спричинило суттєвих змін в 

характер відмінностей між групами препаратів стегнових кісток кролів на 
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різних етапах зрощення переломів. Це підтверджується результатами 

апостеріорного тесту Дункана (табл. 6.11) 

Таблиця 6.11 

Результати статистичного аналізу* величини прогину зразків стегнової 

кістки після моделювання перелому в умовах навантаження 70 Н 

Група (міс.) Кількість 

Величина прогину, мм 

Підмножина для α = 0,05 

1 2 3 4 

3 

6 

Контроль 

12 

1 

5 

5 

20 

5 

5 

0,162  

0,264 

 

 

0,314 

0,326 

 

 

 

 

1,116 

Статистична значущість, р 1,000 1,000 0,396 1,000 

Примітка. *апостеріорний тест Дункана 

 

Найбільшу та найменшу величини прогину виявлено для препаратів 

через 1 міс. та 3 міс. після моделювання перелому відповідно. Розміщення їх 

в окремих підгрупах свідчить про наявність статистично значущих 

відмінностей. Також в окрему групу за результатами величини прогину 

потрапили препарати стегнових кісток кролів після 6 міс. загоення переломів. 

Порівняно з контролем величина прогину препаратів кісток була більше в 3,6 

раза через місяць після перелому, але менше в 1,9 раза - через 3 міс., в 1,2 

раза – через 6 міс. та не відрізнялась через рік спостереження. Величина 

прогину кісток з пластиною збільшилася в 2 раза з 3 до 12 місяця. 

Детальне порівняння величини прогину препаратів стегнових кісток 

піддослідних тварин під впливом навантаження на згин величиною 70 Н 

протягом експерименту наведено на рис. 6.13.  
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Рис. 6.13. Динаміка змін величин прогину препаратів стегнової кістки 

кролів під впливом згинального о навантаження 70 Н порівняно з контролем, 

*p < 0,05. 

 

Збільшення величини згинального навантаження до 80 Н (табл. 6.12) 

призвело до значущих відмінностей препаратів стегнових кісток кролів за 

показниками величини прогину на всі терміни спостереження, що 

підтверджується результатами тесту Дункана. Найбільшу величину прогину 

виявлено для препаратів кісток, що були отримані через один місяць після 

моделювання перелому, як і для менших величин навантажень. Порівняно з 

контролем величиною прогину препаратів кісток через місяць після перелому 

була більше в 3,2 раза. 

Найбільший спротив згинальним навантаженням відзначено для 

препаратів після 3 міс. загоєння перелому, величина прогину яких була в в 

1,9 раза менше порівняно з контролем. Препарати стегнових кісток кролів, 

які було випробувано в терміни 6 та 12 міс. після початку експерименту, були 

міцнішими за контрольну групу за величиною прогину, а саме, величина їх 

прогину була менше в 1,3 раза та в 1,12 раза відповідно. Величина прогину 

кісток з пластиною збільшилася в 1,8 раза з 3 до 12 місяця. 
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Таблиця 6.12 

Результати статистичного аналізу* величини прогину зразків стегнової 

кістки кролів після моделювання перелому в умовах навантаження 80 Н 

Група (міс.) Кількість 

Величина прогину, мм 

Підмножина для α = 0,05 

1 2 3 4 5 

3 

6 

12 

Контроль 

1 

5 

5 

5 

20 

5 

0,202  

0,302 

 

 

0,358 

 

 

 

0,402 

 

 

 

 

1,268 

Статистична значущість, р 1,000 1,000 1,000 1,000 1,000 

Примітка. *апостеріорний тест Дункана. 

 

Різницю показників величин прогину препаратів стегнової кістки кролів 

під впливом згинального навантаження величиною 80 Н в різні терміни 

зрощення кісткових відламків показано на рис. 6.14. 

 
Рис. 6.14. Динаміка змін величин прогину препаратів стегнової кістки 

кролів під впливом згинального о навантаження 80 Н порівняно з контролем, 

*p < 0,05. 
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В табл. 6.13 наведені результати апостеріорного тесту Дункана для 

величин прогину препаратів стегнової кістки кролів з модельованим 

переломом на різні терміни загоєння під впливом згинального навантаження 

величиною 90 Н. 

Виявлено, що збільшення величини навантаження до 90 Н, не 

призводить до кардинальних змін в розбіжностях показників величини 

прогину препаратів стегнової кістки кролів між різними термінами 

спостереження (табл. 6.13).  

Як і для менших навантажень, найбільший прогин препаратів кісток 

зафіксовано через місяць, а найменший - через 3 міс. після моделювання 

перелому. Порівняно з контролем величина прогину препаратів кісток була 

більше в 3,3 раза через місяць після перелому, але менше в 2,4 раза - через 3 

міс., в 1,3 раза – через 6 міс. та в 1,1 раза - через рік спостереження. 

Таблиця 6.13 

Результати статистичного аналізу* величини прогину зразків стегнової 

кістки кролів після моделювання перелому в умовах навантаження 90 Н 

Група (міс.) Кількість 

Величина прогину, мм 

Підмножина для α = 0,05 

1 2 3 4 5 

3 

6 

12  

Контроль 

1 

5 

5 

5 

20 

5 

0,184  

0,332 

 

 

0,422 

 

 

 

0,438 

 

 

 

 

1,460 

Статистична значущість, р 1,000 1,000 1,000 1,000 1,000 

Примітка. *апостеріорний тест Дункана. 

 

Величини прогину препаратів стегнових кісток кролів внаслідок 

результатів випробувань під впливом навантаження на згин величиною 90 Н 

представлені на рис. 6.15. 
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Рис. 6.15. Показники величини прогину препаратів стегнової кістки 

кролів під впливом навантаження 90 Н на згин порівняно з контролем, *p < 

0.05. 

 

Підвищення величини навантаження до 100 Н не внесло суттєвих змін в 

характер відмінностей між групами препаратів стегнових кісток кролів на 

різні терміни дослідження. Це підтверджується результатами апостеріорного 

тесту Дункана (табл. 6.14).  

Таблиця 6.14 

Результати статистичного аналізу* величини прогину зразків стегнової 

кістки кролів після моделювання перелому в умовах навантаження 100 Н 

Група (міс.) Кількість 

Величина прогину, мм 

Підмножина для α = 0,05 

1 2 3 4 5 

3 

6 

12  

Контроль 

1 

5 

5 

5 

20 

5 

0,214  

0,374 

 

 

0,442 

 

 

 

 

0,492 

 

 

 

 

1,618 

Статистична значущість, р 1,000 1,000 1,000 1,000 1,000 

Примітка. *апостеріорний тест Дункана. 
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Найбільший прогин кістки з пластиною, як і показано для менших 

навантажень, виявлено через місяць, а найменший – через 3 міс. 

спостереження. Порівняно з контролем величина прогину препаратів кісток 

була більше в 3,3 раза через місяць після перелому, але менше в 2,3 раза - 

через 3 міс., в 1,3 раза – через 6 міс. та в 1,1 раза - через рік спостереження. 

Величина прогину кісток з пластиною збільшилася в 2 раза з 3 до 12 місяця 

(табл. 6.14).  

Порівняння величини прогину препаратів стегнових кісток піддослідних 

тварин під впливом навантаження на згин величиною 100 Н на різних етапах 

тривалості експерименту наведено на рис. 6.16 

 
Рис. 6.16. Показники величини прогину препаратів стегнової кістки 

кроликів під впливом згинального навантаження 100 Н порівняно з 

контролем, *p < 0.05. 

 

У результаті біомеханічного аналізу міцності фіксації уламків 

стегнових кісток кролів за допомогою накісткових пластин з композитного 

матеріалу на основі PLA виявлено, що через місяць від початку експерименту 

міцність системи «кістка–накісткова пластина» є найменшою. Це може бути 

обумовлено тим, що тривалість загоєння перелому кістки у кролів складає 

більше місяця [96].Через це кістка не витримує згинальних навантажень так 
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як за відсутності перелома, а механічний спротив забезпечується тільки 

накістковою пластиною з композиту. У схожому дослідженні на кролях, у 

яких перелом стегнової кістки фіксували пластиною з L-полілактиду, 

міцність була порівняною з контрлатеральною кісткою на 175 добу (25 

тиждень) [76]. Ми отримали схожий результат, і навіть кращий, через 3 міс. 

(12 тижнів) з початку експерименту, що ймовірно пов‘язано, по-перше, з 

консолідацією відламків та відновленням міцності кістки, а по-друге, з 

вищою міцністю пластини з композиту. У схожих дослідженнях встановлено, 

що додавання до PLA гідроксиапатиту кальцію у кількості від 7,5 до 10% 

підвищувало міцність 3D-надрукованих каркасів [122], як і 20% ТКФ [66]. 

Величини прогину препаратів кісток кролів на цей термін (3 міс.) незалежно 

від величини навантаження були меншими ніж у препаратів 

контрлатеральних кісток без моделювання перелому та порівняно з 

пізнішими термінами (6 та 12 міс.). Цей факт свідчить, що процес 

біодеградації матеріалу, з якого були зроблені накісткові пластини, ще не 

почався, і пластини зберігають початкові міцнісні властивості, тому спротив 

згинальним навантаженням надають кістка та накісткова пластина, завдяки 

чому найкращій результат виявлено саме на цей термін спостереження.  

Через 6 міс. спостереження, починаючи з навантаження величиною 

60 Н, величина прогину стегнових кісток з пластиною була меншою 

порівняно з контрольними препаратами, але більшою ніж через 3 міс. 

Незважаючи, що прогин стегнових кісток з пластиною через 12 міс. не 

відрізнявся від контрольних, ця величина була менше за показник 

встановлений через 3 місяці для всіх навантажень. Ймовірно через 3 місяці 

починається процес біодеградації компонентів композиту, результатом чого є 

збільшення прогину кістки з пластиною приблизно у 2 рази для всіх 

навантажень якщо проаналізувати результати з 3 по 12 міс. А для 

навантажень більше 60 Н згин кісток з пластиною через 12 міс. був більшим, 

ніж через 6 міс. Це демонструє поступову біодеградацію пластини, яка у 

системі «кістка–накісткова пластина» все ще витримує більші навантаження 
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навіть через рік перебування у організмі кролів, якщо порівнювати величину 

прогину з кісткою без пластини. 

6.5 Резюме 

Таким чином проведене комплексне дослідження накісткової пластини 

з розробленого композиту як прототипу для будь-яких медичних виробів які 

перебувають у організмі людини тривалий час.  

За допомогою розрахункового методу було визначено оптимальну 

товщину пластини з композиту, яка може змінюватися залежно від 

запланованого навантаження. Такий розрахунок можна адаптувати до 

виготовлення інших виробів з цього композиту. 

На математичній моделі перелому у нижній третині великогомілкової 

кістки людини методом кінцевих елементів показано, що використання 

накісткової пластин з композиту фіксації перелому забезпечує рівномірніший 

розподіл навантажень у пошкодженій кістці ніж стандартна титанова 

пластина за рахунок пружності композитного матеріалу, величина якої є 

більш споріднена до показника кортикальної кістки. 

Проведено експериментальне біомеханічне дослідження для 

визначення міцнісніх якостей системи «кістка – накісткова пластинка», що 

виготовлена з композиту (70 % PLA:20 % ТКФ:10 %ГА) протягом року після 

моделювання перелому в середній третині стегнової кістки кролів, які 

оцінювали на основі величини прогину в широкому діапазоні згинальних 

навантажень (50 Н, 60 Н, 70 Н, 80 Н, 90 Н, 100 Н). Виявлено, що накісткові 

пластини на основі PLA з включенням 20 % ТКФ та 10 % ГА протягом року 

забезпечують високу міцність у системі «кістка–накісткова пластина» 

незважаючи на біодеградацію композиту після 3-го місяця перебування в 

організмі.  

Показані високі міцнісні якості у поєднанні з відповідною для кістки 

пружністю, та повільна біодеградація перевірена in vivo накісткових пластин 

з розробленого композиту підтверджують можливість використання 
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розробленого композиту для 3D-друку різних об‘єктів медичного 

призначення з подальшою імплантацією. 
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ВИСНОВКИ 

1. На підставі аналізу результатів експериментальних досліджень 

полілактиду та клінічного використання виробів з нього визначено, що 

розробка нових модифікацій цього біоматеріалу є перспективною. Важливим 

напрямком досліджень є розробка та обгрунтування композитних 

біоматеріалів для створення імплантатів з кращою остеоінтеграцією та 

керованою біодеградацією. Значний прогрес у виготовленні сучасних 

індивідуальних імплантатів та їх клінічного використання досягнуто з 

використанням 3D-принтеру. 

2. Розроблено новий композит на основі полілактиду шляхом 

розрахункового підбору компонентів, який можна використовувати для 3D-

друку. Додавання трикальційфосфату та гідроксилапатиту до полілактиду 

для отримання композиту у співвідношенні 2:1:7 дозволяє отримати модуль 

пружності 19,21 ГПа, що більш відповідає пружності кортикальної кістки 

довгих кісток та є вищим в 5,8 раза за модуль пружності полілактиду. 

3. Розроблений композит на основі полілактиду є біосумісним та 

нетоксичним, з повільною біорезорбцією, що перевірено у довготривалому 

(180 діб) стандартному випробовуванні шляхом імплантації 3D-надруковних 

дисків з композиту у підшкірну клітковину щурам. Локально композит не 

викликав запальної реакції в прилеглих тканиних, а на системному рівні - 

продукти його біодеградації не порушили функції нирок та печінки згідно з 

біохімічними показниками крові.  

4. Наявність двофазної біокераміки (трикальційфосфату та 

гідроксилапатиту) у композиті з полілактиду покращила остеоітегративні 

якості 3D-надруковних штифтів, імплантованих у метафізарний дефект 

стегнової кістки щурів та не прискорила їх біодеградацію. Це 

підтверджується вищим індексом остеоінтеграції у штифтів з композиту 

порівняно з полілактидом починаючи з 30 доби та збереженням цієї різниці 

до кінця експерименту на 180 добу, коли цей показник був вище в 1,7 рази та 

1,2 рази відповідно. Тривале перебування протягом року штифтів у організмі 
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щурів під час регенерації кістки та її ремоделювання не спричиняло 

токсичного впливу згідно з аналізом біохімічних маркерів печінки та нирок.  

5. Накісткова пластина з композиту після імплантації на поверхню 

стегнової кістки кролів не викликала остеолізису та дегенеративних змін у 

окісті. Продукти біодеградації накісткової пластини не мали токсичного 

впливу на організм кролів за даними біохімічного аналізу сироватки крові 

протягом року спостереження. 

6. Розроблений композит можливо використовувати для 3D-друку 

накісткової пластини для остеосинтезу змінюючи її товщину залежно від 

ваги пацієнта. З композиту можливо надрукувати пластину тоншу в 1,8 рази 

ніж з полілактиду, з міцністними якостями як у титанової пластини, що 

розраховано та перевірено механічно на злам з різним навантаженням 

відповідним вазі людини. 

7. Фіксація накістковою пластиною з композиту перелому у нижній 

третині великогомілкової кістки людини у математичній моделі сприяє 

зниженню та рівномірнішому розподілу напружень в елементах фіксувальної 

конструкції і кістковій тканині біля перелому під різними видами 

навантаження (прогин, скручення, згин) порівняно з титановою завдяки 

відповіднішому до кістки модулю пружності (19,91 МПа).  

8. Накісткові пластини надруковані з комопозиту забезпечують 

міцність фіксації у системі «пластина-кістка» протягом року у кролів з 

модельованим переломом стегнової кістки, що перевірено у під дією 

згинальних навантажень величиною від 50 до 100 Н у порівнянні з 

контрлатеральною кісткою тварин. Повільний процес біодеградації 

компонентів композитного матеріалу пластини починається після 3 місяця, 

результатом чого є збільшення ≈ в 2 рази прогину кістки з пластиною для 

всіх навантажень порівняно з 6 та 12 місяцем після перелому. 

9. Результати експериментальної апробації розробленого біоматеріалу 

на основі PLA, який не чинить запальної та деструктивної дії на тканини та 

метаболізм організму, має вищі остеоінтегративні якості ніж полілактид, 
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повільно біодеградує, демонструє високі міцнісні якості у вигляді 

фіксувальних накісткових пластин, дають можливість рекомендувати його 

для подальшого клінічного використання. А саме, для виготовлення шляхом 

3D-друку імплантатів різної форми, в тому числі для заповнення кісткових 

дефектів в навантажуваних ділянках. 



131 

СПИСОК ВИКОРИСТАНИХ ДЖЕРЕЛ 

1. Березовский, В. А., Колотилов, Н. Н. (1990). Биофизические 

характеристики тканей человека: Справочник. Київ, Наукова думка. 

2. Верховна рада України (2006). Закон України № 3447-IV від 

21.02.2006 «Про захист тварин від жорстокого поводження» (Стаття 26). 

3. Влізла, В. В. (2012). Лабораторні методи досліджень у біології, 

тваринництві та ветеринарній медицині: довідник. Львів, СПОЛОМ, 764.  

4. Григорьян А.С, Топоркова А.К. (2007). Проблемы интеграции 

имплантатов в костную ткань (теоретические аспекты). М.: Техносфера, 128. 

5. Дєдух Н. В., Макаров В. Б., & Павлов О. Д. (2019). Біоматеріал на 

основі полілактиду та його використання як кісткових імплантатів 

(аналітичний огляд літератури). Біль. Суглоби. Хребет. 9(1), 28-35. 

http://dx.doi.org/10.22141/2224-1507.9.1.2019.163056. 

6. Європейська конвенція про захист хребетних тварин, що 

використовуються для дослідних та інших наукових цілей. Отримано з 

http://zakon.rada.gov.ua/cgi-bin/laws/main.cgi?nreg=994_137. 

7. Зенкевич, О. К. (1978). Метод конечных элементов в технике. М., 

Мир. 

8. Морозенко, Д. В., & Леонтьєва, Ф. С. (2016). Методи дослідження 

маркерів метаболізму сполучної тканини у сучасній клінічній та 

експериментальній медицині. Молодий вчений: науковий журнал. 2(29), 168-

172.  

9. Морозенко, Д. В., Леонтьєва, Ф. С., & Кузнецова, Н. В. (2015). 

Дослідження клініко-гематологічного статусу пацієнтів після 

ендопротезування великих суглобів. Молодий вчений, 2 (17), 190-193. 

10. Національні стандарти України (2006). Біологічне оцінювання 

медичних виробів, ISO10993-6:2004.  

11. Образцов И. Ф., Адамович И. С., Барер И. С., Кнетс И. В., & Конахепич 

Ю. Г. (1988). Проблема прочности в биомеханике: Учебное пособие для 

техническим и биологическим специальностям ВУЗов, М., Высшая школа. 311. 



132 

12. Павлов, А. Д., Пастух, В. В., & Дедух, Н. В. (2017). Реакція 

сполучної тканини на композит на основі полімолочної кислоти, 

гідроксиапатиту та трикальцій фосфату. Вестник проблем биологии и 

медицины, 4(3), 185-189. https://doi.org/10.29254/2077-4214-2017-4-3-141-185-

189.  

13. Павлов, О. Д., Павлова, О. О., Мальцева, В. Є., Карпінський, М. Ю., 

& Карпінська О. Д. (2024). Експериментальне дослідження міцності 

накісткових пластин з композитного матеріалу на основі полілактиду, 

трикальційфосфату та гідроксилапатиту. Травма, 25(4), 142-145. 

https://doi.org/10.22141/1608-1706.4.25.2024.987 

14. Павлов, О. Д. (2017). Використання полілактиду як пластичного 

матеріалу для виготовлення кісткових імплантатів. Матеріали міжнародної 

науково-практичної конференції «Нові досягнення у галузі медичних та 

фармацевтичних наук» (17–18 листопада) Одеса. 

15. Павлов, О. Д. (2017). Морфологічна оцінка біосумісності композиту 

з полілактиду, гідроксиапатиту та трикальційфосфату після підшкірної 

імплантації у щурів. Матеріали міжнародної науково-практичної 

конференції «Медичні та фармацевтичні науки: аналіз сучасності та 

прогноз майбутнього» (10–11 листопада, рр. 47-48) Дніпро.  

16. Павлов, О. Д. (2018). Біохімічні маркери сироватки крові кроликів 

після імплантації на діафіз стегнової кістки пластин на основі полілактиду, 

гідроксиапатиту та трикальційфосфату. Актуальні проблеми сучасної 

медицини: вісник Української медичної стоматологічної академії, 18(1), 184-

187. https://repository.pdmu.edu.ua/handle/123456789/11342 

17. Павлов, О. Д., Пастух, В. В., Карпінський М. Ю. (2021). Проблема 

використання композитних імплантів, що біодеградують, у лікуванні 

переломів кісток (огляд літератури). Травма, 22(2), 5-16. 

https://doi.org/10.22141/1608-1706.2.22.2021.231952. 

18. Писаренко, Г. С., Квітка, О. Л., & Уманський, Е. С. (2004). Опір 

матеріалів: підручник. Ed. ГС Писаренко. Київ, Вища школа. 



133 

19. Радченко, В. О., Дедух, Н. В., Малишкіна, С. В., Бенгус, Л. М., 

Батура, І. О., & Попов, Г. Ф. (2010). Особливості остеопаративного процесу в 

разі імплантації композитів на основі лактидів і гліколідів з різним вмістом 

трикальційфосфату і гідроксилапатиту. Ортопедия, травматология и 

протезирование, 3, 15-21. doi: https://doi.org/10.15674/0030-59872010315-21. 

20. Тимошенко О.П., Вороніна Л.М. ,& Кравченко В.М. (2003). 

Клінічна біохімія: навчальний посібник. Харків: Золоті cторінки, 239.  

21. Хвисюк, М.О., Павлов, O.Д., & Пастух, В. В. (2018). Регенерація 

кістки в умовах імплантації композитного біоматеріалу на основі 

полімолочної кислоти, гідроксилапатиту та трикальційфосфату. Проблеми 

безперервної медичної освіти та науки, 29(2), 65-69. 

http://nbuv.gov.ua/UJRN/Psmno_2018_2_15 

22. Хвисюк, О. М., Павлов, О. Д., Карпінський, М. Ю., & 

Карпінська О. Д. (2020). Розрахунок модуля пружності композитного 

матеріалу на основі полілактиду, трикальційфосфату та гідроксилапатиту. 

Матеріали п’ятої науково-практичної конференції «Актуальні питання 

патології суглобів та ендопротезування» (3–5 вересня, рр. 83-84). 

Запоріжжя.  

23. Хвисюк, О. М., Павлов, О. Д., Карпінський, М. Ю., & Яресько О.В. 

(2020). Дослідження напружено-деформованого стану моделей фіксації 

кісткових уламків біодеградуючими накістковими пластинами на основі 

полілактиду. Травма, 21(2), 8-16. https://doi.org/10.22141/1608-

1706.2.21.2020.202228.  

24. Хвисюк, О.М., Павлов, О.Д., Карпінський, М.Ю. & Карпінська, О.Д. 

(2018). Дослідження тривалості збереження жорсткості фіксації кісткових 

уламків біодеградуючими накістковими пластинами на основі полілактиду. 

Травма, 19(5), 98-105. https://doi.org/10.22141/1608-1706.5.19.2018.146652.  

25. Хвисюк, О.М., Павлов, О.Д., Карпінський, М.Ю., & Карпінська О.Д. 

(2020). Розрахунок міцнісних характеристик композитного матеріалу на 

основі полілактиду трикальційфосфату та гідроксіапатиту. Травма, 21(1), 85-



134 

91. https://doi.org/10.22141/1608-1706.1.21.2020.197802.  

26. Хвісюк, О. М., Павлов, О. Д., & Пастух В. В. (2018). Лабораторна 

оцінка впливу кісткових імплантатів на основі полілактиду при введенні 

експериментальним щурам на різних термінах спостереження. Український 

журнал медицини, біології та спорту: український науково-практичний 

журнал. 3(2), 38-42. https://doi.org/10.26693/jmbs03.02.038 

27. Хвісюк, О.М., Павлов, О.Д., & Пастух, В.В. (2018). Динаміка 

лабораторних показників крові у щурів після підшкірної імплантації 

композиту на основі полілактиду, гидроксиапатиту і трикальційфосфату. 

Український журнал медицини, біології та спорту: український науково-

практичний журнал, 3(1), 71-75. https://doi.org/10.26693/jmbs03.01.040 

28. Agarwal, R., & García, A. J. (2015). Biomaterial strategies for 

engineering implants for enhanced osseointegration and bone repair. Advanced 

drug delivery reviews, 94, 53–62. https://doi.org/10.1016/j.addr.2015.03.013 

29. Al‐allaq, A. A., & Kashan, J. S. (2023). A review: In vivo studies of 

bioceramics as bone substitute materials. Nano Select, 4(2), 123-144. 

https://doi.org/10.1002/nano.202200222 

30. Albrektsson, T., & Johansson, C. (2001). Osteoinduction, 

osteoconduction and osseointegration. European spine journal: official publication 

of the European Spine Society, the European Spinal Deformity Society, and the 

European Section of the Cervical Spine Research Society, 10 Suppl 2(Suppl. 2), 

S96-S101. https://doi.org/10.1007/s005860100282  

31. Ali, A., & Andriyana, A. (2020). Properties of multifunctional composite 

materials based on nanomaterials: a review. RSC Advances, 10, 16390-

16403. Available from: 

https://pubs.rsc.org/en/content/articlelanding/2020/ra/c9ra10594h. 

32. Alizadeh-Osgouei, M., Li, Y., & Wen, C. (2018). A comprehensive 

review of biodegradable synthetic polymer-ceramic composites and their 

manufacture for biomedical applications. Bioactive materials,4(1),22-36. 

https://doi.org/10.1016/j.bioactmat.2018.11.003. 



135 

33. Alonso-Fernández, I., Haugen, H. J., López-Peña, M., González-

Cantalapiedra, A., & Muñoz, F. (2023). Use of 3D-printed polylactic 

acid/bioceramic composite scaffolds for bone tissue engineering in preclinical in 

vivo studies: A systematic review. Acta biomaterialia, 168, 1–21. 

https://doi.org/10.1016/j.actbio.2023.07.013 

34. Armentano, I., Dottori, M., Fortunati, E., Mattioli, S., & Kenny, J. 

(2010). Biodegradable polymer matrix nanocomposites for tissue engineering: A 

review. Polymer Degradation and Stability, 95, 2126-2121. 

https://doi.org/ 10.1016/j.polymdegradstab.2010.06.007. 

35. Backes, E. H., Fernandes, E. M., Diogo, G. S., Marques, C. F., Silva, T. 

H., Costa, L. C., Passador, F. R., Reis, R. L., & Pessan, L. A. (2021). Engineering 

3D printed bioactive composite scaffolds based on the combination of aliphatic 

polyester and calcium phosphates for bone tissue regeneration. Materials science & 

engineering. C, Materials for biological applications, 122, 111928. 

https://doi.org/10.1016/j.msec.2021.111928 

36. Barquet, A., Giannoudis, P. V., & Gelink, A. (2017). Femoral neck 

fractures after removal of hardware in healed trochanteric fractures. Injury, 48(12), 

2619-2624. https://doi.org/10.1016/j.injury.2017.11.031.  

37. Beig, B., Liaqat, U., Niazi, M. F. K, Douna, I., Zahoor, M., & Niazi, M. 

B. K. (2020). Current Challenges and Innovative Developments in Hydroxyapatite-

Based Coatings on Metallic Materials for Bone Implantation: 

A Review. Coatings. 10(12), 1249. https://doi.org/10.3390/coatings10121249. 

38. Bian, W., Li, D., Lian, Q., Li, X., Zhang, W., Wang, K., & Jin, 

Z. (2012). Fabrication of a bio‐inspired beta‐Tricalcium phosphate/collagen 

scaffold based on ceramic stereolithography and gel casting for osteochondral 

tissue engineering. Rapid Prototyping Journal, 18(1), 68-80. 

https://doi.org/10.1108/13552541211193511.  

39. Bissinger, O., Biermann, L., Kolk, A., Wolff, K. D., & Götz, C. (2020). 

Osteosynthesis Plate Removal: Patient Benefits and Burdens. Applied Sciences, 

10(5), 1810. https://doi.org/ 10.3390/app10051810. 



136 

40. Bosch-Rué, E., Diez-Tercero, L., Giordano-Kelhoffer, B., 

Delgado, L. M., Bosch, B. M., Hoyos-Nogués, M., Mateos-Timoneda, M. A., 

Tran, P. A., Gil, F. J., & Perez, R. A. (2021). Biological Roles and Delivery 

Strategies for Ions to Promote Osteogenic Induction. Frontiers in cell and 

developmental biology, 8, 614545. https://doi.org/10.3389/fcell.2020.614545.  

41. Bose, S., Banerjee, D., Robertson, S., & Vahabzadeh, S. (2018). 

Enhanced In Vivo Bone and Blood Vessel Formation by Iron Oxide and Silica 

Doped 3D Printed Tricalcium Phosphate Scaffolds. Annals of biomedical 

engineering, 46(9), 1241-1253. https://doi.org/10.1007/s10439-018-2040-8.  

42. Bose, S., Tarafder, S., Banerjee, S. S., Davies, N. M., & 

Bandyopadhyay, A. (2011). Understanding in vivo response and mechanical 

property variation in MgO, SrO and SiO₂ doped β-TCP. Bone, 48(6), 1282–1290. 

https://doi.org/10.1016/j.bone.2011.03.685  

43. Brandt, J., Henning, S., Michler, G., Hein, W., Bernstein, A., & Schulz, 

M. (2010). Nanocrystalline hydroxyapatite for bone repair: an animal 

study. Journal of materials science. Materials in medicine, 21(1), 283-294. 

https://doi.org/10.1007/s10856-009-3859-1.  

44. Cacciotti, I. (2019). Multisubstituted hydroxyapatite powders and 

coatings: the influence of the codoping on the hydroxyapatite performances. 

International Journal of Applied Ceramic Technology, 6, 1864-1884. 

https://doi.org/10.1111/ijac.13229. 

45. Canillas, M., Pena, P., de Aza Antonio, H., & Rodríguez, M. A. (2017). 

Calcium phosphates for biomedical applications. Boletín de la Sociedad 

Española de Cerámica y Vidrio, 56(3), 91-112. 

https://doi.org/10.1016/j.bsecv.2017.05.001. 

46. Cao, L., Duan, P. G., Wang, H. R., Li, X. L., Yuan, F. L., Fan, Z. Y., Li, 

S. M., & Dong, J. (2012). Degradation and osteogenic potential of a novel 

poly(lactic acid)/nano-sized β-tricalcium phosphate scaffold. International journal 

of nanomedicine, 7, 5881–5888. https://doi.org/10.2147/IJN.S38127 

47. Cao, Y., Xiao, L., Cao, Y., Nanda, A., Xu, C., & Ye, Q. (2019). 3D 



137 

printed β-TCP scaffold with sphingosine 1-phosphate coating promotes 

osteogenesis and inhibits inflammation. Biochemical and biophysical research 

communications, 512(4), 889–895. https://doi.org/10.1016/j.bbrc.2019.03.132. 

48. Chae, T., Yang, H., Ko, F., & Troczynski, T. (2014). Bio-inspired 

dicalcium phosphate anhydrate/poly(lactic acid) nanocomposite fibrous scaffolds 

for hard tissue regeneration: in situ synthesis and electrospinning. Journal of 

biomedical materials research. Part A, 102(2), 514-522. 

https://doi.org/10.1002/jbm.a.34715 

49. Chou, Y. C., Lee, D., Chang, T. M., Hsu, Y. H., Yu, Y. H., Liu, S. J., & 

Ueng, S. W. (2016). Development of a Three-Dimensional (3D) Printed 

Biodegradable Cage to Convert Morselized Corticocancellous Bone Chips into a 

Structured Cortical Bone Graft. International journal of molecular sciences, 17(4), 

595. https://doi.org/10.3390/ijms17040595. 

50. Cieza, A., Causey, K., Kamenov, K., Hanson, S. W., Chatterji, S., & 

Vos, T. (2021). Global estimates of the need for rehabilitation based on the Global 

Burden of Disease study 2019: a systematic analysis for the Global Burden of 

Disease Study 2019. Lancet (London, England), 396(10267), 2006-2017. 

https://doi.org/10.1016/S0140-6736(20)32340-0. 

51. Coelho, C. C., Araújo, R., Quadros, P. A., Sousa, S. R., & Monteiro, F. 

J. (2019). Antibacterial bone substitute of hydroxyapatite and magnesium oxide to 

prevent dental and orthopaedic infections. Materials science & engineering. C, 

Materials for biological applications, 97, 529–538.  

52. Colquhoun, R., & Tanner, K. E. (2015). Mechanical behaviour of 

degradable phosphate glass fibres and composites-a review. Biomedical materials 

(Bristol, England), 11(1), 014105. https://doi.org/10.1088/1748-6041/11/1/014105.  

53. Cutright, D. E., Perez, B., Beasley, J. D., 3rd, Larson, W. J., & Posey, 

W. R. (1974). Degradation rates of polymers and copolymers of polylactic and 

polyglycolic acids. Oral surgery, oral medicine, and oral pathology, 37(1), 142-

152. https://doi.org/10.1016/0030-4220(74)90171-6.  

54. Daga, D., Mehrotra, D., Mohammad, S., Singh, G., & Natu, S. M. 



138 

(2015). Tentpole technique for bone regeneration in vertically deficient alveolar 

ridges: A review. Journal of oral biology and craniofacial research, 5(2), 92–97. 

https://doi.org/10.1016/j.jobcr.2015.03.001. 

55. D'Agostino, A., Trevisiol, L., Favero, V., Gunson, M. J., Pedica, F., 

Nocini, P. F., & Arnett, G. W. (2016). Hydroxyapatite/Collagen Composite Is a 

Reliable Material for Malar Augmentation. Journal of oral and maxillofacial 

surgery: official journal of the American Association of Oral and Maxillofacial 

Surgeons, 74(6), 1238.e1–1238.e15. 

56. Dai, Z., Li, Y., Yan, Y., Wan, R., Ran, Q., Lu, W., Qiao, B., & Li, H. 

(2018). Evaluation of the internal fixation effect of nano-calcium-deficient 

hydroxyapatite/poly-amino acid composite screws for intraarticular fractures 

in rabbits. International journal of nanomedicine, 13, 6625–6636. 

https://doi.org/10.2147/IJN.S173358. 

57. De Angelis, N., Amaroli, A., Lagazzo, A., Barberis, F., Zarro, P. R., 

Cappelli, A., Sabbieti, M. G., & Agas, D. (2023). Multipotent Mesenchymal Cells 

Homing and Differentiation on Poly(ε-caprolactone) Blended with 20% Tricalcium 

Phosphate and Polylactic Acid Incorporating 10% Hydroxyapatite 3D-Printed 

Scaffolds via a Commercial Fused Deposition Modeling 3D Device. Biology, 

12(12), 1474. https://doi.org/10.3390/biology12121474 

58. DeStefano, V., Khan, S., & Tabada, A. (2020). Applications of PLA in 

modern medicine. Engineered regeneration, 1, 76–87. 

https://doi.org/10.1016/j.engreg.2020.08.002 

59. Dhal, J., Fielding, G., Bose, S., & Bandyopadhyay, A. (2012). 

Understanding bioactivity and polarizability of hydroxyapatite doped with 

tungsten. Journal of biomedical materials research. Part B, Applied 

biomaterials, 100(7), 1836-1845. https://doi.org/10.1002/jbm.b.32751. 

60. Dorozhkin, S. V. Hydroxyapatite and Other Calcium Orthophosphates: 

General Information and History. New York, NY: Nova Science; 2017. 

61. Dumont, C., Fuchs, M., Burchhardt, H., Appelt, D., Bohr, S., & Stürmer, 

K. M. (2007). Clinical results of absorbable plates for displaced metacarpal 



139 

fractures. The Journal of hand surgery, 32(4),491-496. 

https://doi.org/10.1016/j.jhsa.2007.02.005 

62. Eglin, D., & Alini, M. (2008). Degradable polymeric materials for 

osteosynthesis: tutorial. European cells & materials, 16, 80-91. 

https://doi.org/10.22203/ecm.v016a09. 

63. Eisner, S., Ting-Chia, T., Hao-Wen, H., Yi-Fan, W., Cheuk-Sing, C., 

Chin-Kai, L., Yu-Hwa P., Nai-Chia T., Mao-Chuan, H Shang-Ming, L., Wei-Jen, 

C. (2021). Fabrication of Polylactic Acid/β-Tricalcium Phosphate FDM 3D 

Printing Fiber to Enhance Osteoblastic-Like Cell Performance. Frontiers in 

Materials (8), 1-10. https://doi.org/10.3389/fmats.2021.683706. 

64. Eliaz, N., & Metoki, N. (2017). Calcium Phosphate Bioceramics: A 

Review of Their History, Structure, Properties, Coating Technologies and 

Biomedical Applications. Materials (Basel, Switzerland), 10(4), 334. 

https://doi.org/10.3390/ma10040334.  

65. Eppley B. L. (2005). Use of resorbable plates and screws in pediatric 

facial fractures. Journal of oral and maxillofacial surgery: official journal of the 

American Association of Oral and Maxillofacial Surgeons, 63(3), 385–391. 

https://doi.org/10.1016/j.joms.2004.11.011. 

66. Fairag, R., Li, L., Ramirez-GarciaLuna, J. L., Taylor, M. S., Gaerke, B., 

Weber, M. H., Rosenzweig, D. H., & Haglund, L. (2021). A Composite Lactide-

Mineral 3D-Printed Scaffold for Bone Repair and Regeneration. Frontiers in cell 

and developmental biology, 9, 654518. https://doi.org/10.3389/fcell.2021.654518 

67. Fang, C., Wong, T. M., Lau, T. W., To, K. K., Wong, S. S., & Leung, F. 

(2017). Infection after fracture osteosynthesis - Part I. Journal of orthopaedic 

surgery (Hong Kong), 25(1), 2309499017692712. 

https://doi.org/10.1177/2309499017692712. 

68. Fang, C., Wong, T. M., To, K. K., Wong, S. S., Lau, T. W., & Leung, F. 

(2017). Infection after fracture osteosynthesis - Part II. Journal of orthopaedic 

surgery (Hong Kong), 25(1), 2309499017692714. 

https://doi.org/10.1177/2309499017692714. 



140 

69. Felfel, R. M., Ahmed, I., Parsons, A. J., Haque, P., Walker, G. S., & 

Rudd, C. D. (2012). Investigation of crystallinity, molecular weight change, and 

mechanical properties of PLA/PBG bioresorbable composites as bone fracture 

fixation plates. Journal of biomaterials applications, 26(7), 765–789. 

https://doi.org/10.1177/0885328210384532. 

70. Fiume, E., Migneco, C., Verné, E., & Baino, F. (2020). Comparison 

Between Bioactive Sol-Gel and Melt-Derived Glasses/Glass-Ceramics Based on 

the Multicomponent SiO2-P2O5-CaO-MgO-Na2O-K2O System. Materials (Basel, 

Switzerland), 13(3), 540. https://doi.org/10.3390/ma13030540. 

71. Gere, J. M., & Timoshenko, S. P. (1997). Mechanics of Material., 912. 

72. Getter, L., Cutright, D. E., Bhaskar, S. N., & Augsburg, J. K. (1972). A 

biodegradable intraosseous appliance in the treatment of mandibular 

fractures. Journal of oral surgery (American Dental Association: 1965), 30(5), 

344-348. 

73. Ginebra, M. P., Driessens, F. C., & Planell, J. A. (2004). Effect of the 

particle size on the micro and nanostructural features of a calcium phosphate 

cement: a kinetic analysis. Biomaterials, 25(17), 3453-3462. 

https://doi.org/10.1016/j.biomaterials.2003.10.049. 

74. Habraken, W. J., Wolke, J. G., & Jansen, J. A. (2007). Ceramic 

composites as matrices and scaffolds for drug delivery in tissue 

engineering. Advanced drug delivery reviews, 59(4-5), 234-248. 

https://doi.org/10.1016/j.addr.2007.03.011. 

75. Habraken, W., Habibovic, P., Epple, M., & Bohner, M. (2016). Calcium 

phosphates in biomedical applications: materials for the future? Materials Today 

19(2), 69-87. https://doi.org/10.1016/j.mattod.2015.10.008. 

76. Hanafusa, S., Matsusue, Y., Yasunaga, T., Yamamuro, T., Oka, M., 

Shikinami, Y., & Ikada, Y. (1995). Biodegradable plate fixation of rabbit femoral 

shaft osteotomies. A comparative study. Clinical orthopaedics and related research, 

(315), 262–271. PMID: 7634680 

77. Harun, W. S. W., Asri, R. I. M., Sulong, A. B., Ghani, S. A. C., & 



141 

Ghazalli, Z. (2018)/ Hydroxyapatite-Based Coating on Biomedical Implant. In: 

Thirumalai J, editor. Hydroxyapatite. Advances in Composite Nanomaterials, 

Biomedical Applications and Its Technological Facets. IntechOpen, DOI: 

10.5772/intechopen.71063. Available from: 

https://www.intechopen.com/chapters/57176. 

78. Haseeb, M., Butt, M. F., Altaf, T., Muzaffar, K., Gupta, A., & Jallu, A. 

(2017). Indications of implant removal: A study of 83 cases. International journal 

of health sciences, 11(1), 1-7. 

79. Hendrickx, L., Virgin, J., Doornberg, J. N., Kerkhoffs, G., & Jaarsma, R. 

L. (2021). Factors associated with subsequent surgical procedures after 

intramedullary nailing for tibial shaft fractures. European journal of orthopaedic 

surgery & traumatology : orthopedie traumatologie, 31(1), 43-50. 

https://doi.org/10.1007/s00590-020-02733-z. 

80. Hermawan H. (2018). Updates on the research and development of 

absorbable metals for biomedical applications. Progress in biomaterials, 7(2), 93-

110. https://doi.org/10.1007/s40204-018-0091-4. 

81. Hidouri, M., Dorozhkin, S. V., & Albeladi, N. (2019). Thermal behavior, 

sintering and mechanical characterization of multiple ion-substituted 

hydroxyapatite bioceramics. Journal of Inorganic and Organometallic Polymers 

and Materials, 29, 87-100. 

82. Hussain, M., Khan, S. M., Shafiq, M., & Abbas, N. (2024). A review on 

PLA-based biodegradable materials for biomedical applications. Giant, 100261. 

https://doi.org/10.1016/j.giant.2024.100261 

83. Im, G. I. (2020). Biomaterials in orthopaedics: the past and future with 

immune modulation. Biomaterials research, 24, 7. https://doi.org/10.1186/s40824-

020-0185-7. 

84. Introducing COSMOSWorks. Avalaible from 

https://www.clear.rice.edu/mech403/HelpFiles/IntroducingCW.pdf 

85. Ishack, S., Mediero, A., Wilder, T., Ricci, J. L., & Cronstein, B. N. 

(2017). Bone regeneration in critical bone defects using three-dimensionally 



142 

printed β-tricalcium phosphate/hydroxyapatite scaffolds is enhanced by coating 

scaffolds with either dipyridamole or BMP-2. Journal of biomedical materials 

research. Part B, Applied biomaterials, 105(2), 366-375. 

https://doi.org/10.1002/jbm.b.33561  

86. Jamil, W., Allami, M., Choudhury, M. Z., Mann, C., Bagga, T., & 

Roberts, A. (2008). Do orthopaedic surgeons need a policy on the removal of 

metalwork? A descriptive national survey of practicing surgeons in the 

United Kingdom. Injury, 39(3), 362-367. 

https://doi.org/10.1016/j.injury.2007.10.028. 

87. Jeong, J., Kim, J. H., Shim, J. H., Hwang, N. S., & Heo, C. Y. (2019). 

Bioactive calcium phosphate materials and applications in bone 

regeneration. Biomaterials research, 23, 4, 1-11. https://doi.org/10.1186/s40824-

018-0149-3. 

88. Juhl, O. J., 4th, Merife, A. B., Zhang, Y., Lemmon, C. A., & Donahue, 

H. J. (2021). Hydroxyapatite Particle Density Regulates Osteoblastic 

Differentiation Through β-Catenin Translocation. Frontiers in bioengineering and 

biotechnology, 8, 591084. https://doi.org/10.3389/fbioe.2020.591084. 

89. Jung, Y., Kim, S. S., Kim, Y. H., Kim, S. H., Kim, B. S., Kim, S., Choi, 

C. Y., & Kim, S. H. (2005). A poly(lactic acid)/calcium metaphosphate composite 

for bone tissue engineering. Biomaterials, 26(32), 6314-6322. 

https://doi.org/10.1016/j.biomaterials.2005.04.007 

90. Kandasamy, S., Narayanan, V., & Sumathi, S. (2020). Zinc and 

manganese substituted hydroxyapatite/CMC/PVP electrospun composite for bone 

repair applications. International journal of biological macromolecules, 145, 1018-

1030. https://doi.org/10.1016/j.ijbiomac.2019.09.193. 

91. Kaneko, A., Marukawa, E., & Harada, H. (2020). Hydroxyapatite 

Nanoparticles as Injectable Bone Substitute Material in a Vertical Bone 

Augmentation Model. In Vivo, 34(3), 1053-1061. 

92. Kaur, G., Kumar, V., Baino, F., Mauro, J. C., Pickrell, G., Evans, I., & 

Bretcanu, O. (2019). Mechanical properties of bioactive glasses, ceramics, glass-



143 

ceramics and composites: State-of-the-art review and future challenges. Materials 

science & engineering. C, Materials for biological applications, 104, 109895. 

https://doi.org/10.1016/j.msec.2019.109895. 

93. Kenry LB. Recent Advances in Biodegradable Conducting Polymers and 

Their Biomedical Applications. Biomacromolecules. 2018; 19(6): 1783-1803. 

94. Ko, H. S., Lee, S., Lee, D., & Jho, J. Y. (2021). Mechanical Properties 

and Bioactivity of Poly(Lactic Acid) Composites Containing Poly(Glycolic Acid) 

Fiber and Hydroxyapatite Particles. Nanomaterials (Basel, Switzerland), 11(1), 

249. https://doi.org/10.3390/nano11010249. 

95. Kohan, M., Lancoš, S., Schnitzer, M., Živčák, J., & Hudák, R. (2022). 

Analysis of PLA/PHB Biopolymer Material with Admixture of Hydroxyapatite 

and Tricalcium Phosphate for Clinical Use. Polymers, 14(24), 5357. 

https://doi.org/10.3390/polym14245357 

96. Koskikare, K., Hirvensalo, E., Pätiälä, H., Rokkanen, P., Pohjonen, T., 

Törmälä, P., & Lob, G. (1997). Fixation of osteotomies of the distal femur with 

absorbable, self-reinforced, poly-L-lactide plates. An experimental study on 

rabbits. Archives of orthopaedic and trauma surgery, 116(6-7), 352–356. 

https://doi.org/10.1007/BF00433989 

97. Krettek, C., & Mommsen, P. (2012). Implantatentfernung nach 

intramedullären Osteosynthesen. Literaturreview, technische Hinweise und Tipps 

und Tricks [Implant removal after intramedullary osteosyntheses. Literature 

review, technical details, and tips and tricks]. Der Unfallchirurg, 115(4), 299–314. 

https://doi.org/10.1007/s00113-012-2158-3. 

98. Kuboki, Y., Jin, Q., & Takita, H. (2001). Geometry of carriers 

controlling phenotypic expression in BMP-induced osteogenesis and 

chondrogenesis. The Journal of bone and joint surgery. American volume, 83-A 

Suppl 1(Pt 2), S105-S115. 

99. Kulkarni, R. K., Moore, E. G., Hegyeli, A. F., & Leonard, F. (1971). 

Biodegradable poly(lactic acid) polymers. Journal of biomedical materials 

research, 5(3), 169-181. https://doi.org/10.1002/jbm.820050305. 



144 

100. Kumar, A., Kargozar, S., Baino, F., & Han, S. S. (2019). Additive 

Manufacturing Methods for Producing Hydroxyapatite and Hydroxyapatite-Based 

Composite Scaffolds. A Review. Frontiers of Materials Science, 6, 313. 

101. Kumar, A., Madhusudana, R. K., Haider, A., Han, S. S., Son, T. W., 

Kim, J. H., & Oh T.H. (2017) Fabrication and Characterization of Multicomponent 

Polysaccharide/Nanohydroxyapatite Composite Scaffolds, Polymer-Plastics 

Technology and Engineering, 56(9), 983-991. 

https://doi.org/10.1080/03602559.2016.1247279. 

102. Lai, Y., Li, Y., Cao, H., Long, J., Wang, X., Li, L., Li, C., Jia, Q., Teng, 

B., Tang, T., Peng, J., Eglin, D., Alini, M., Grijpma, D. W., Richards, G., & Qin, 

L. (2019). Osteogenic magnesium incorporated into PLGA/TCP porous scaffold 

by 3D printing for repairing challenging bone defect. Biomaterials, 197, 207-219. 

https://doi.org/10.1016/j.biomaterials.2019.01.013. 

103. Law, N., Doney, B., Glover, H., Qin, Y., Aman, Z. M., Sercombe, T. 

B., Liew, L. J., Dilley, R. J., & Doyle, B. J. (2018). Characterisation of hyaluronic 

acid methylcellulose hydrogels for 3D bioprinting. Journal of the mechanical 

behavior of biomedical materials, 77, 389-399. 

https://doi.org/10.1016/j.jmbbm.2017.09.031. 

104. Lee, U. L., Lim, J. Y., Park, S. N., Choi, B. H., Kang, H., & Choi, W. 

C. (2020). A Clinical Trial to Evaluate the Efficacy and Safety of 3D Printed 

Bioceramic Implants for the Reconstruction of Zygomatic Bone 

Defects. Materials (Basel, Switzerland), 13(20), 4515. 

https://doi.org/10.3390/ma13204515. 

105. Lei, T., Zhang, W., Qian, H., Lim, P. N., Thian, E. S., Lei, P., Hu, Y., 

& Wang, Z. (2020). Silicon-incorporated nanohydroxyapatite-reinforced poly(ε-

caprolactone) film to enhance osteogenesis for bone tissue 

engineering applications. Colloids and surfaces. B, Biointerfaces, 187, 110714. 

https://doi.org/10.1016/j.colsurfb.2019.110714. 

106. Li, G., Zhao, M., Xu, F., Yang, B., Li, X., Meng, X., Teng, L., Sun, F., 

& Li, Y. (2020). Synthesis and Biological Application of Polylactic 



145 

Acid. Molecules (Basel, Switzerland), 25(21), 5023. 

https://doi.org/10.3390/molecules25215023. 

107. Li, J., Qin, L., Yang, K., Ma, Z., Wang, Y., Cheng, L., & Zhao, D. 

(2020). Materials evolution of bone plates for internal fixation of bone fractures: A 

review. Journal of Materials Science & Technology, 36, 190-208. 

https://doi.org/10.1016/j.jmst.2019.07.024 

108. Lu, J., Yu, H., & Chen, C. (2018). Biological properties of calcium 

phosphate biomaterials for bone repair: a review. The Royal Society of Chemistry 

Advances, 8, 2015-2033. https://doi.org/10.1039/C7RA11278E. 

109. Lurin, I., Burianov, O., Yarmolyuk, Y., Klapchuk, Y., Derkach, S., 

Gorobeiko, M., & Dinets, A. (2024). Management of severe defects of humerus in 

combat patients injured in Russo-Ukrainian war. Injury, 55(2), 111280. 

https://doi.org/10.1016/j.injury.2023.111280 

110. Ma, P. X., Zhang, R., Xiao, G., & Franceschi, R. (2001). Engineering 

new bone tissue in vitro on highly porous poly(alpha-hydroxyl 

acids)/hydroxyapatite composite scaffolds. Journal of biomedical materials 

research, 54(2), 284-293. https://doi.org/10.1002/1097-

4636(200102)54:2<284::aid-jbm16>3.0.co;2-w. 

111. Maharanaa, T., Mohantyb, B., & Negi, Y.S. (2009). Melt-solid 

polycondensation of lactic acid and its biodegradability. Progress in Polymer 

Science, 34(1), 99-124. https://doi.org/10.1016/j.progpolymsci.2008.10.001. 

112. Mandracci, P., Mussano, F., Rivolo, P., & Carossa, S. (2016). Surface 

treatments and functional coatings for biocompatibility improvement and bacterial 

adhesion reduction in dental implantology. Coatings, 6(1). 

https://doi.org/10.3390/coatings6010007 

113. Mazaheri, M., Eslahi, N., Ordikhani, F., Tamjid, E., & Simchi, A. 

(2015). Nanomedicine applications in orthopedic medicine: state of the 

art. International journal of nanomedicine, 10, 6039-6053. 

https://doi.org/10.2147/IJN.S73737. 

114. Mazzoni, E., D'Agostino, A., Manfrini, M., Maniero, S., Puozzo, A., 



146 

Bassi, E., Marsico, S., Fortini, C., Trevisiol, L., Patergnani, S., & Tognon, M. 

(2017). Human adipose stem cells induced to osteogenic differentiation by an 

innovative collagen/hydroxylapatite hybrid scaffold. FASEB journal: official 

publication of the Federation of American Societies for Experimental 

Biology, 31(10), 4555-4565. https://doi.org/10.1096/fj.201601384R. 

115. Mehboob, H., & Chang, S. H. (2014). Application of composites to 

orthopedic prostheses for effective bone healing: A review. Composite. Structbres, 

118: 328-341. https://doi.org/10.1016/j.compstruct.2014.07.052. 

116. Mina, A., Castaño, A., Caicedo, J.C., Caicedo, H.H., & Aguilar, Y. 

(Jun 2015). Determination of physical properties for β-TCP + chitosan biomaterial 

obtained on metallic 316L substrates. Materials Chemistry and Physics, 296-307. 

https://doi.org/10.1016/jmatchemphys201504041.  

117. Müller, M. E., Allgöwer, M., Schneider, R., & Willenegger, H. (2013). 

Manual of internal fixation: Techniques Recommended by the AO-ASIF Group 

3rd Edition, Kindle Edition. 3rd ed. Springer, 752. 

118. Nandi, S. K., Fielding, G., Banerjee, D., Bandyopadhyay, A., & Bose, 

S. (2018). 3D printed β-TCP bone tissue engineering scaffolds: Effects of 

chemistry on in vivo biological properties in a rabbit tibia model. Journal of 

materials research, 33(14), 1939–1947. https://doi.org/10.1557/jmr.2018.233 

119. Nandi, S. K., Ghosh, S. K., Kundu, B., De, D. K., & Basu, D. (2008). 

Evaluation of new porous β-tri-calcium phosphate ceramic as bone substitute in 

goat model. Small Ruminant Research, 75(2), 144-153. 

120. Narayanan, G., Vernekar, V. N., Kuyinu, E. L., & Laurencin, C. T. 

(2016). Poly (lactic acid)-based biomaterials for orthopaedic regenerative 

engineering. Advanced drug delivery reviews, 107, 247-276. 

https://doi.org/10.1016/j.addr.2016.04.015. 

121. Oliveira, H. L., Da Rosa, W., Cuevas-Suárez, C. E., Carreño, N., da 

Silva, A. F., Guim, T. N., Dellagostin, O. A., & Piva, E. (2017). Histological 

Evaluation of Bone Repair with Hydroxyapatite: A Systematic 

Review. Calcified tissue international, 101(4), 341–354. 



147 

https://doi.org/10.1007/s00223-017-0294-z. 

122. Omigbodun, F. T., Osa-Uwagboe, N., Udu, A. G., & Oladapo, B. I. 

(2024). Leveraging Machine Learning for Optimized Mechanical Properties and 

3D Printing of PLA/cHAP for Bone Implant. Biomimetics (Basel, 

Switzerland), 9(10), 587. https://doi.org/10.3390/biomimetics9100587 

123. Onche, I. I., Osagie, O. E., & INuhu, S. (2011). Removal of 

orthopaedic implants: indications, outcome and economic implications. Journal of 

the West African College of Surgeons, 1(1), 101-112. 

124. Oprea, M., & Voicu, S. I. (2020). Recent Advances in Applications of 

Cellulose Derivatives-Based Composite Membranes with 

Hydroxyapatite. Materials (Basel, Switzerland), 13(11), 2481. 

https://doi.org/10.3390/ma13112481. 

125. Orthopedic Trauma Devices Market Size & Share Report, 2032 (2025). 

Available from https://www.persistencemarketresearch.com/market-

research/orthopedic-trauma-devices-market.asp 

126. Pandey, A., Midha, S., Sharma, R. K., Maurya, R., Nigam, V. K., 

Ghosh, S., & Balani, K. (2018). Antioxidant and antibacterial hydroxyapatite-

based biocomposite for orthopedic applications. Materials science & engineering. 

C, Materials for biological applications, 88, 13–24. 

https://doi.org/10.1016/j.msec.2018.02.014. 

127. Pappalardo, D., Mathisen, T., & Finne-Wistrand, A. (2019). 

Biocompatibility of Resorbable Polymers: A Historical Perspective and 

Framework for the Future. Biomacromolecules, 20(4), 1465–1477. 

https://doi.org/10.1021/acs.biomac.9b00159. 

128. Park, J. W., Hwang, J. U., Back, J. H., Jang, S. W., Kim, H. J., Kim, P. 

S., Shin, S., & Kim, T. (2019). High strength PLGA/Hydroxyapatite composites 

with tunable surface structure using PLGA direct grafting method for orthopedic 

implants. Composites Part B. Engineering, 178, 107449. 

https://doi.org/10.1016/j.compositesb.2019.107449. 

129. Peltoniemi, H., Ashammakhi, N., Kontio, R., Waris, T., Salo, A., 



148 

Lindqvist, C., Grätz, K., & Suuronen, R. (2002). The use of bioabsorbable 

osteofixation devices in craniomaxillofacial surgery. Oral surgery, oral medicine, 

oral pathology, oral radiology, and endodontics, 94(1), 5–14. 

https://doi.org/10.1067/moe.2002.122160 

130. Perren, S. M., Regazzoni, P., & Fernandez, A. A. (2014). 

Biomechanical and biological aspects of defect treatment in fractures using helical 

plates. Acta chirurgiae orthopaedicae et traumatologiae Cechoslovaca, 81(4), 

267–271. 

131. Prediger, B., Mathes, T., Probst, C., & Pieper, D. (2020). Elective 

removal vs. retaining of hardware after osteosynthesis in asymptomatic patients –

 a scopingreview. Systematic reviews, 9(1), 225. https://doi.org/10.1186/s13643-

020-01488-2. 

132. Prediger, B., Mathes, T., Probst, C., & Pieper, D. (2020). Elective 

removal vs. retaining of hardware after osteosynthesis in asymptomatic patients-a 

scoping review. Systematic reviews, 9(1), 225. https://doi.org/10.1186/s13643-020-

01488-2 

133. Qin, Y., Wen, P., Guo, H., Xia, D., Zheng, Y., Jauer, L., Poprawe, R., 

Voshage, M., & Schleifenbaum, J. H. (2019). Additive manufacturing of 

biodegradable metals: Current research status and future perspectives. Acta 

biomaterialia, 98, 3-22. https://doi.org/10.1016/j.actbio.2019.04.046 

134. Rahim, M. I., Ullah, S., & Mueller, P. P. (2018). Advances and 

Challenges of Biodegradable Implant Materials with a Focus on Magnesium-

Alloys and Bacterial Infections. Metals, 8(7), 532. 

https://doi.org/10.3390/met8070532. 

135. Räihä J. E. (1992). Biodegradable implants as intramedullary nails. A 

survey of recent studies and an introduction to their use. Clinical materials, 10(1-

2), 35-39. https://doi.org/10.1016/0267-6605(92)90082-5. 

136. Rakovsky, A., Gotman, I., Rabkin, E., & Gutmanas, E. Y. (2014). β-

TCP-polylactide composite scaffolds with high strength and enhanced permeability 

prepared by a modified salt leaching method. Journal of the 



149 

mechanical behavior of biomedical materials, 32, 89-98. 

https://doi.org/10.1016/j.jmbbm.2013.12.022 

137. Ratner B. D. (2019). Biomaterials: Been There, Done That, and 

Evolving into the Future. Annual review of biomedical engineering, 21, 171–191. 

https://doi.org/10.1146/annurev-bioeng-062117-120940. 

138. Ratner, B. D., & Zhang, G. (2020). A History of Biomaterials. In: 

Wagner WR, Sakiyama-Elbert SE, Zhang G, Yaszemski Michael J, editors. 

Biomaterials Science. Fourth Edition. Academic Press, 21-34. 

139. Reith, G., Schmitz-Greven, V., Hensel, K. O., Schneider, M. M., 

Tinschmann, T., Bouillon, B., & Probst, C. (2015). Metal implant removal: 

benefits and drawbacks – a patient survey. BMC surgery, 15, 96. 

https://doi.org/10.1186/s12893-015-0081-6. 

140. Rokkanen, P. U., Böstman, O., Hirvensalo, E., Mäkelä, E. A., Partio, 

E. K., Pätiälä, H., Vainionpää, S. I., Vihtonen, K., & Törmälä, P. (2000). 

Bioabsorbable fixation in orthopaedic surgery and traumatology. 

Biomaterials, 21(24), 2607-2613. https://doi.org/10.1016/s0142-9612(00)00128-9. 

141. Schaschke, C., & Audic, J. L. (2014). Editorial: biodegradable 

materials. International journal of molecular sciences, 15(11), 21468–21475. 

https://doi.org/10.3390/ijms151121468. 

142. Schmitt, E. E., & Polistina, R. A. (1967). Surgical Sutures, US Patent 

3,297,033. 

143. Sheikh, Z., Najeeb, S., Khurshid, Z., Verma, V., Rashid, H., & 

Glogauer, M. (2015). Biodegradable Materials for Bone Repair and Tissue 

Engineering Applications. Materials (Basel, Switzerland), 8(9), 5744–5794. 

https://doi.org/10.3390/ma8095273. 

144. Shi, X., Zhou, K., Huang, F., & Wang, C. (2017). Interaction of 

hydroxyapatite nanoparticles with endothelial cells: internalization and inhibition 

of angiogenesis in vitro through the PI3K/Akt pathway. International journal of 

nanomedicine, 12, 5781-5795. https://doi.org/10.2147/IJN.S140179. 

145. Sundarabharathi, L., Chinnaswamy, M., Parangusan, H., Ponnamma, 



150 

D., & Ali Al-Maadeed, M. A. (2019). Cytocompatibility and Dielectric Properties 

of Sr2+ Substituted Nano-Hydroxyapatite for Triggered Drug Release. Frontiers in 

Advanced Materials Research, 1(1), 18-24. https://doi.org/10.34256/famr1913. 

146. Surmenev, R. A., Surmeneva, M. A., & Ivanova, A. A. (2014). 

Significance of calcium phosphate coatings for the enhancement of new bone 

osteogenesis – a review. Acta biomaterialia, 10(2), 557–579. 

https://doi.org/10.1016/j.actbio.2013.10.036. 

147. Suthar, R. R., Bharwani, N., & Salunke, A. A. (2024). Metallosis: A 

Rare Complication to Common Procedure with Its Imaging Finding. Indian journal 

of nuclear medicine : IJNM : the official journal of the Society of Nuclear 

Medicine, India, 39(2), 135–138. https://doi.org/10.4103/ijnm.ijnm_134_23 

148. Szcześ, A., Hołysz, L., & Chibowski, E. (2017). Synthesis of 

hydroxyapatite for biomedical applications. Advances in colloid and interface 

science, 249, 321–330. https://doi.org/10.1016/j.cis.2017.04.007. 

149. Tamai, N., Myoui, A., Hirao, M., Kaito, T., Ochi, T., Tanaka, J., 

Takaoka, K., & Yoshikawa, H. (2005). A new biotechnology for articular cartilage 

repair: subchondral implantation of a composite of interconnected porous 

hydroxyapatite, synthetic polymer (PLA-PEG), and bone morphogenetic protein-

2 (rhBMP-). Osteoarthritis and cartilage, 13(5), 405-417. 

https://doi.org/10.1016/j.joca.2004.12.014. 

150. Tan, L., Yu, X., Peng, W., & Ke, Y. (2013). Biodegradable materials 

for bone repairs: a review. Journal of Materials Science and Technology, 29(6), 

503-513. https://doi.org/10.1016/j.jmst.2013.03.002. 

151. Tarafder, S., Davies, N. M., Bandyopadhyay, A., & Bose, S. (2013). 3D 

printed tricalcium phosphate scaffolds: Effect of SrO and MgO doping on in 

vivo osteogenesis in a rat distal femoral defect model. Biomaterials science, 1(12), 

1250–1259. https://doi.org/10.1039/C3BM60132C. 

152. Texhammar, R., & Colton, C. (2012). AO/ASIF Instruments and 

Implants: A Technical Manual. 2nd ed., Softco, 554. 

153. Tian, L., Tang, N., Ngai, T., Wu, C., Ruan, Y., Huang, L., & Qin, L. 



151 

(2018). Hybrid fracture fixation systems developed for orthopaedic applications: A 

general review. Journal of orthopaedic translation, 16, 1–13. 

https://doi.org/10.1016/j.jot.2018.06.006. 

154. Vos, D. I., & Verhofstad, M. H. (2013). Indications for implant 

removal after fracture healing: a review of the literature. European journal of 

trauma and emergency surgery : official publication of the European Trauma 

Society, 39(4), 327–337. https://doi.org/10.1007/s00068-013-0283-5. 

155. Vu, A. A., Robertson, S. F., Ke, D., Bandyopadhyay, A., & Bose, S. 

(2019). Mechanical and biological properties of ZnO, SiO2, and Ag2O doped 

plasma sprayed hydroxyapatite coating for orthopaedic and dental 

applications. Acta biomaterialia, 92, 325–335. 

https://doi.org/10.1016/j.actbio.2019.05.020. 

156. Ward, I. M., & Sweeney, J. (2012). Mechanical Properties of Solid 

Polymers. Wiley, 480. DOI:10.1002/9781119967125. 

157. Wei, S., Ma, J. X., Xu, L., Gu, X. S., & Ma, X. L. (2020). 

Biodegradable materials for bone defect repair. Military Medical Research, 7(1), 

54. https://doi.org/10.1186/s40779-020-00280-6. 

158. Williams, B. R., McCreary, D. L., Parikh, H. R., Albersheim, M. S., & 

Cunningham, B. P. (2020). Improvement in Functional Outcomes After Elective 

Symptomatic Orthopaedic Implant Removal. Journal of the American Academy of 

Orthopaedic Surgeons. Global research & reviews, 4(9), e20.00137. 

https://doi.org/10.5435/JAAOSGlobal-D-20-00137. 

159. Woźna, A. E., Junka, A., & Hoppe, V. W. (2021). Influence of the 

different composites (PLA/PLLA/HA/β-TCP) contents manufactured with the use 

of additive laser technology on the biocompatibility. Acta of bioengineering and 

biomechanics, 23(2), 169–180. 

160. Wu, V. M., Tang, S., & Uskoković, V. (2018). Calcium Phosphate 

Nanoparticles as Intrinsic Inorganic Antimicrobials: The Antibacterial Effect. ACS 

applied materials & interfaces, 10(40), 34013–34028. 

https://doi.org/10.1021/acsami.8b12784. 



152 

161. Wubneh, A., Tsekoura, E. K., Ayranci, C., & Uludağ, H. (2018). 

Current state of fabrication technologies and materials for bone tissue 

engineering. Acta biomaterialia, 80, 1–30. 

https://doi.org/10.1016/j.actbio.2018.09.031. 

162. Wurm, M., Beirer, M., Zyskowski, M., Völk, C., Schwarz, A., 

Biberthaler, P., Kirchhoff, C., & Crönlein, M. (2020). Does implant removal of 

superior clavicle plate osteosynthesis affect the functional outcome: a prospective 

trial. Archives of orthopaedic and trauma surgery, 10.1007/s00402-020-03669-z. 

Advance online publication. https://doi.org/10.1007/s00402-020-03669-z. 

163. Yu, X., Tang, X., Gohil, S. V., & Laurencin, C. T. (2015). Biomaterials 

for Bone Regenerative Engineering. Advanced healthcare materials, 4(9), 1268-

1285. https://doi.org/10.1002/adhm.201400760. 

164. Zhang, B. G., Myers, D. E., Wallace, G. G., Brandt, M., & Choong, P. 

F. (2014). Bioactive coatings for orthopaedic implants-recent trends in 

development of implant coatings. International journal of molecular 

sciences, 15(7), 11878–11921. https://doi.org/10.3390/ijms150711878. 

165. Zhang, E., Zhao, X., Hu, J., Wang, R., Fu, S., & Qin, G. (2021). 

Antibacterial metals and alloys for potential biomedical implants. Bioactive 

materials, 6(8), 2569-2612. https://doi.org/10.1016/j.bioactmat.2021.01.030. 

166. Zhang, L., Yang, G., Johnson, B. N., & Jia, X. (2019). Three-

dimensional (3D) printed scaffold and material selection for bone 

repair. Acta biomaterialia, 84, 16-33. https://doi.org/10.1016/j.actbio.2018.11.039. 

167. Zhao D, Witte F, Lu F, Wang J, Li J, Qin L. Current status on clinical 

applications of magnesium-based orthopaedic implants: a review from clinical 

translational perspective. Biomaterials, 2016; 112: 287-302.  



153 

Додаток А 

Список робіт, опублікованих за темою дисертації 

Статті: 

1. Павлов, А. Д., Пастух, В. В., & Дедух, Н. В. (2017). Реакція сполучної 

тканини на композит на основі полімолочної кислоти, гідроксиапатиту та 

трикальцій фосфату. Вестник проблем биологии и медицины, 4(3), 185-189. 

https://doi.org/10.29254/2077-4214-2017-4-3-141-185-189.  

Авторові належить ідея експерименту, розроблено дизайн, виконано 

експеримент, проаналізовано результати. 

2. Хвисюк, О.М., Павлов, О.Д., Карпінський, М.Ю. & Карпінська, О.Д. 

(2018). Дослідження тривалості збереження жорсткості фіксації кісткових 

уламків біодеградуючими накістковими пластинами на основі полілактиду. 

Травма, 19(5), 98-105. https://doi.org/10.22141/1608-1706.5.19.2018.146652.  

Автор брав участь у проведенні біомеханічних досліджень, проведено 

аналіз результатів, сформульовано висновки. 

3. Хвісюк, О.М., Павлов, О.Д., & Пастух, В.В. (2018). Динаміка 

лабораторних показників крові у щурів після підшкірної імплантації композиту 

на основі полілактиду, гідроксиапатиту і трикальційфосфату. Український 

журнал медицини, біології та спорту: український науково-практичний 

журнал, 3(1), 71-75. https://doi.org/10.26693/jmbs03.01.040  

Автором проаналізовано результати лабораторних досліджень, 

підготовлено текст статті. 

4. Хвісюк, О. М., Павлов, О. Д., & Пастух В. В. (2018). Лабораторна 

оцінка впливу кісткових імплантатів на основі полілактиду при введенні 

експериментальним щурам на різних термінах спостереження. Український 

журнал медицини, біології та спорту: український науково-практичний 

журнал. 3(2), 38-42. https://doi.org/10.26693/jmbs03.02.038  

Автором проаналізовано результати та узагальнено дані, підготовлено 

текст статті. 

5. Хвисюк, М.О., Павлов, O.Д., & Пастух, В. В. (2018). Регенерація 



154 

кістки в умовах імплантації композитного біоматеріалу на основі полімолочної 

кислоти, гідроксилапатиту та трикальційфосфату. Проблеми безперервної 

медичної освіти та науки, 29(2), 65-69. 

http://nbuv.gov.ua/UJRN/Psmno_2018_2_15  

Автору належить ідея експерименту, розроблено дизайн, виконано 

експеримент, проаналізовано результати. 

6. Павлов, О. Д. (2018). Біохімічні маркери сироватки крові кроликів 

після імплантації на діафіз стегнової кістки пластин на основі полілактиду, 

гідроксиапатиту та трикальційфосфату. Актуальні проблеми сучасної медицини: 

вісник Української медичної стоматологічної академії, 18(1), 184-187. 

https://repository.pdmu.edu.ua/handle/123456789/11342  

7. Дєдух Н. В., Макаров В. Б., & Павлов О. Д. (2019). Біоматеріал на 

основі полілактиду та його використання як кісткових імплантатів (аналітичний 

огляд літератури). Біль. Суглоби. Хребет. 9(1), 28-35. 

http://dx.doi.org/10.22141/2224-1507.9.1.2019.163056  

Автором підібрані інформаційні джерела, проведено обґрунтування 

матеріалу, брав участь у підготовці статті. 

8. Хвисюк, О.М., Павлов, О.Д., Карпінський, М.Ю., & Карпінська О.Д. 

(2020). Розрахунок міцнісних характеристик композитного матеріалу на основі 

полілактиду трикальційфосфату та гідроксіапатиту. Травма, 21(1), 85-91. 

https://doi.org/10.22141/1608-1706.1.21.2020.197802  

Автор брав участь у проведенні біомеханічних досліджень; 

проаналізовано результати, сформульовано висновки. 

9. Хвисюк, О. М., Павлов, О. Д., Карпінський, М. Ю., & Яресько О.В. 

(2020). Дослідження напружено-деформованого стану моделей фіксації 

кісткових уламків біодеградуючими накістковими пластинами на основі 

полілактиду. Травма, 21(2), 8-16. https://doi.org/10.22141/1608-

1706.2.21.2020.202228  

Автор безпосередньо ставив завдання для розробки математичної моделі, 

брав участь в її створенні й аналізі результатів, підготовлено статтю до друку. 



155 

10. Павлов, О. Д., Пастух, В. В., Карпінський М. Ю. (2021). Проблема 

використання композитних імплантів, що біодеградують, у лікуванні переломів 

кісток (огляд літератури). Травма, 22(2), 5-16. https://doi.org/10.22141/1608-

1706.2.22.2021.231952  

Автором підібрані інформаційні джерела, проведено обґрунтування 

матеріалу, підготовка статті. 

11. Павлов, О. Д., Павлова, О. О., Мальцева, В. Є., Карпінський, М. 

Ю., & Карпінська О. Д. (2024). Експериментальне дослідження міцності 

накісткових пластин з композитного матеріалу на основі полілактиду, 

трикальційфосфату та гідроксилапатиту. Травма, 25(4), 142-145. 

https://doi.org/10.22141/1608-1706.4.25.2024.987  

Автор приймав участь у проведенні біомеханічного дослідження, виконав 

аналіз результатів, сформулював висновки. 

Тези: 

12. Павлов, О. Д. (2017). Морфологічна оцінка біосумісності 

композиту з полілактиду, гідроксиапатиту та трикальційфосфату після 

підшкірної імплантації у щурів. Матеріали міжнародної науково-практичної 

конференції «Медичні та фармацевтичні науки: аналіз сучасності та прогноз 

майбутнього» (10–11 листопада, рр. 47-48) Дніпро.  

13. Павлов, О. Д. (2017). Використання полілактиду як пластичного 

матеріалу для виготовлення кісткових імплантатів. Матеріали міжнародної 

науково-практичної конференції «Нові досягнення у галузі медичних та 

фармацевтичних наук» (17–18 листопада, рр. ) Одеса. 

14. Хвисюк, О. М., Павлов, О. Д., Карпінський, М. Ю., & 

Карпінська О. Д. (2020). Розрахунок модуля пружності композитного матеріалу 

на основі полілактиду, трикальційфосфату та гідроксилапатиту. Матеріали 

п’ятої науково-практичної конференції «Актуальні питання патології суглобів 

та ендопротезування» (3–5 вересня, рр. 83-84). Запоріжжя.  

Автор брав участь у виконанні біомеханічного тестування, обговоренні 

результатів, підготував тези до друку. 


