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Обсуждаются трибологические механизмы износа компонентов эндопротеза тазобедренного сустава. Особое 
внимание уделяется износу деталей шарового сочленения-головки и чашки. Развитие нестабильности эндопротеза 

связано с воспалительной реакцией в околопротезных тканях на продукты износа, которые активируют процесс 

остеокластической резорбции и пазушного рассасывания кости. Сделан вывод, что при разработке новых 
конструкций эндопротезов суставов необходим системный подход, учитывающий все известные в настоящее 

время особенности этого сложного трибологического объекта. 

Ключевые слова: тазобедренный сустав, эндопротез,  нестабильность эндопротеза, трибологические механизмы. 

The tribological mechanisms of wear of the hip endoprosthetic components are discussed. Special attention is given to the 

wear of acetabular components - head and cup. The loosing process of the endoprosthesis is connected with an 

inflammatory reaction in periarticular tissues to the wear products which activate the process of both osteoclastic and bone 
sinusoidal resorption. It is concluded that a systemic approach is required for development of new articular endoprosthetic 

designs, which takes all the peculiarities of this  complex tribological object known at present into consideration. 

Keywords: the hip, endoprosthesis, endoprosthetic instability, tribological mechanisms. 

 

Имплантация эндопротеза тазобедренного 

сустава предназначена для замещения утрачен-

ной биохимической функции естественного сус-

тава. Основные требования к эндопротезу такие 

же, как к другим имплантатам и заключаются, 

во-первых, в минимальном патогенетическом 

действии на окружающую ткань и организм в 

целом (принцип биосовместимости) А, во-

вторых, в адекватности конструкции функции 

протеза (принцип функциональности). Искусст-

венный тазобедренный сустав является много-

компонентной системой, которая эксплуатирует-

ся в агрессивной среде в условиях переменной 

нагрузки с ассиметричным циклом и большой 

амплитуды нагружения, позтому выполнение 

указанных принципов-чрезвычайно сложная за-

дача. Нерешенная проблема артропластики сус-

тава состоит в том, что рано или поздно наступа-

ет расшатывание закрепленных в кости компо-

нентов системы, создающее ряд неудобств для 

больного и требующее ревизионной операции. 

До сих пор ведется дискуссия о первичной роли 

механических или биологических процессов в 

развитии нестабильности фиксации эндопротеза. 

Большинство авторов считает, что определяю-

щую роль в инициации нестабильности играют 

продукты износа, образующиеся в ходе много-

летнего функционирования системы и активи-

рующие околопротезную резорбцию костной 

ткани [8, 13, 15, 16]. Действительно, существует 

связь между объемным износом деталей эндо-

протеза и величиной их нестабильности [16]. На 

наш взгляд, механизм развития нестабильности 

эндопротеза более полно может быть описан с 

использованием системного подхода. Поэтому 

актуальным является вопрос рассмотрения эндо-

протеза тазобедренного сустава (с цементной или 

бесцементной фиксацией) и окружающей его 

ткани как открытой системы, элементы которой 

(кость-цемент-чашка-биологическая жидкость–

шаровая головка–стержень (цемент-кость)) нахо-

дятся в трибологическом контакте и обменива-

ются между собой веществом и энергией. В на-

стоящей работе продолжается начатое в статьях 

Н.С. Гаврюшенко и И.А. Мовшовича [1, 2] обсу-

ждение роли физико-химических, механических 

и биологических факторов в развитии асептиче-

ской нестабильности эндопротеза тазобедренно-

го сустава. 

Конструкция тотального эндопротеза тазо-

бедренного сустава в месте трибологического 

сочленения представляет собой погруженную в 

чашку шаровую головку диаметром от 22 до 35 

мм. Такой искусственный сустав полностью 
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лишен связочного аппарата. Хотя увеличение 

диаметра сопряжения уменьшает вероятность 

вывиха, но одновременно приводит к увеличе-

нию силы трения и часто – объемному износу. 

Интенсивность износа трущихся поверхностей в 

шаровом сочленении пропорциональна коэф-

фициенту трения и все конструктивные моди-

фикации эндопротезов направлены на его 

уменьшение. Основные требования к шаровому 

сочленению тотального эндопротеза заключает-

ся в уменьшении действия факторов, увеличи-

вающих силы трения в трибологическом узле 

(минимальные коэффициенты трения покоя и 

скольжения при малых скоростях) интенсивно-

сти износа артикуляционной поверхности [20]. 

Для функционирующего в биологической 

среде эндопротеза основное значение играют 

абразивное, окислительное и водородное изна-

шивания. Под абразивным износом понимают 

разрушение поверхностей трения под воздейст-

вием твердых частиц, образующихся в зоне тре-

ния. В пятнах трибологического контакта ин-

тенсивно протекают процессы окисления, обра-

зования различных химических соединений и 

взаимной диффузии. Проникновение атомов 

водорода в кристаллическую решетку металли-

ческих деталей вызывает их охрупчивание. При 

трении происходит увеличение скорости меж-

зернового и межкристаллического растрескива-

ния [10]. Все виды приводят к образованию час-

тиц размером от 0,1 до 30 и более мкм. Мелкие 

частицы образуются, как правило, благодаря 

механическому воздействию с превышением 

порога внешнего трения в зонах пятен контакта, 

а более крупные-вследствие усталого разруше-

ния поверхности и последующей декогезии час-

тиц [3]. 

Характер трения зависит от шероховатости 

поверхности, скорости перемещения трущихся 

деталей, нагружения зоны трения, физико-

химического качества смазки (вязкость, плот-

ность) и деталей пары трения (способность к 

адсорбции, химическое сродство поверхностей 

между собой и по отношению к составляющим 

смазывающей жидкости). Суставная пара эндо-

протеза работает в условиях достаточно интен-

сивного омывания средой, основным компонен-

том которой является синовиальная жидкость. 

Толщина и характер смазывающего слоя жид-

кости определяют вид трения [3]: при относи-

тельной толщине слоя смазки h<1 (т.е. толщина 

изолирующей пленки жидкости меньше суммы 

высот шероховатостей на поверхности пары 

трения) осуществляется трение при граничной 

смазке, при 1<h<10 преобладает эластогидроди-

намическое трение, при котором происходит 

упругая деформация деталей из-за возникнове-

ния «клиньев» смазки между поверхностями, а 

при 5<h<100 - гидродинамическое безызносное 

трение. Наконец, при 5<h<10 в большинстве 

случаев имеет место смешанное трение. Исходя 

из этой классификации видов трения, сущест-

вующие суставные пары эндопротезов тазобед-

ренного сустава можно разделить на три груп-

пы:  

1. Суставные пары с граничным трением и 

возможным переходом в ходе приработки дета-

лей к эластогиродинамическому трению, вы-

полненные из однородных материалов (ме-

талл/металл или керамика/керамика) с малой 

точностью исполнения трущихся поверхностей 

(шероховатость Rа>0,16 мкм). Характеризуются 

большим начальным коэффициентом трения 

(0,9-1,2), который уменьшается (до 0,3-0,4) по 

мере приработки деталей. В процессе приработ-

ки возникают нагрузки, которые передаются на 

кости в местах закрепления деталей эндопротеза 

и являются причиной постоянных микросдвигов 

компонентов относительно костной ткани или 

цемента, увеличивая тем самым риск возникно-

вения ранней нестабильности [19]. Кроме того, 

в ходе этого процесса образуется большое ко-

личество продуктов износа,способных вызывать 

воспалительную реакцию в околопротезных 

тканях. Освобождаемые металлоионы, такие как 

Сo, Cr, Mo, Ni, U и Al, могут быть потенциально 

токсичными и приводить к неврологическим 

симптомам или нарушению минерализации кос-

ти [10]. 

2. Суставные пары с квазижидкостным тре-

нием, в которых для изготовления чашки ис-

пользуется ультравысокомолекулярный поли-

этилен (мол. вес около около 4000 кДа), а шаро-

вые головки –металлические или керамические 

(коэффициент трения 0,17-0,3). Хорошие кли-

нические результаты были достигнуты при обя-

зательном соблюдении следующих условий: 

цементное закрепление чашки, толщина стенок 

чашки не менее 6-8 мм (для обеспечения необ-

ходимой жесткости), отклонение от сферично-

сти шара не более 2 мкм и шероховатость шара 

Rа<0,05 мкм. В этой группе суставных пар осу-

ществляется квазижидкостное (размягчение 

пластмассы в точках контакта) и граничное тре-

ние с возможным переходом в смешанное. Из-

нос полиэтиленовой чашки в паре с металличе-

ской головкой составляет до 0,1-0,3 мм в год и 

около 0,05-0,16 мм в год – в паре с керамиче-

ской головкой [20]. Преимущества неметалли-

ческих инертных керамических поверхностей 

включают малую вероятность образования при 

трении металло-ионов и хорошую смачивае-

мость. Благодаря этим характеристикам в тече-

ние 10 лет функционирования эндопротеза 

обеспечивается в 2-3 раза меньший износ поли-

этилена, чем в паре с металлической шаровой 

головкой [13, 20]. Существует закономерность, 

что чем больше твердость шара и меньше от-

клонение от сферичности и микронеровности на 

его поверхности, тем меньше износ [3]. Поэтому 
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низкие значения интенсивности износа получе-

ны также при использовании твердых износо-

стойких упрочняющих покрытий из нитрида 

титана толщиной 3-5 мкм, а также при имплан-

тации в поверхностные слои металлической 

шаровой головки легирующих элементов (N, C 

и т.п.), образующих твердые соединения с осно-

вой на глубину не менее 5 мкм [10]. Значитель-

ный износ полиэтилена приводит к опусканию 

головки протеза в чашку на глубину до 2 мм от 

исходной за 10 лет эксплуатации, что может 

вызывать заедание головки и увеличение на-

грузки на узлы крепления компонентов эндо-

протеза [8, 15]. Полиэтиленовые чашки с бесце-

ментной фиксацией в прямом контакте с костью 

не прошли клинических испытаний. Полиэти-

лен быстро стирался хрящевыми и костными 

остатками в формируемой соединительно-

тканной мантии, что вызывало воспалительную 

реакцию на инородное тело [8, 13]. Поэтому в 

дальнейшем при бесцементном протезировании 

полиэтилен стали использовать только в качест-

ве артикуляционного компонента, который 

вставляется в металлическую оболочку, имею-

щую прямой контакт с костью (рис. 1, Б) Такая 

модульная конструкция позволяет менять толь-

ко полиэтиленовый вкладыш во время ацетабу-

лярной ревизии [17] Многолетнее функциони-

рование трибологического узла приводит к об-

разованию полиэтиленовых частиц размером 

около 0,5 мкм, а также химических соединений 

между продуктами деполимеризации полиэти-

лена и веществами суставной жидкости [18]. 

Эти продукты накапливаются и постепенно 

диффундируют в околопротезные ткани ацета-

булярного компонента, вызывая в ней воспали-

тельную реакцию [8, 16]. Таким образом, через 

10 лет эксплуатации или раньше (от 3 до 5 лет), 

в зависимости от конструкции [16-18] система 

может переходить в стадию интенсивного три-

бологического износа и биологического ответа 

околопротезной ткани, которая имеет лавинооб-

разный характер и приводит к миграции чашки. 

3. Суставные пары с высокой точностью 

исполнения и преобладанием гидродинамиче-

ского трения, в которых используются сочета-

ния материалов – металл/металл, керами-

ка/керамика или металл/керамика. К таким ис-

кусственным суставам относятся, например, 

эндопротезы с комбинированной чашкой, со-

стоящей из металлической оболочки, полиэти-

леновой прокладки и сферического металличе-

ского вкладыша [20]. Функциональное назначе-

ние наружной оболочки состоит в обеспечении 

возможности бесцементного закрепления и ста-

бильности нагрузки на кость. Внешнюю по-

верхность этих оболочек делают пористой, с 

размерами пор от 100 до 500 мкм, для прораста-

ния костной ткани. Прокладка из полиэтилена 

служит для обеспечения равномерности распре-

деления нагрузки на внешнюю оболочку, 

уменьшая величины ударных нагрузок на кость, 

и сохранения геометрических размеров метал-

лического вкладыша благодаря упругопластиче-

ским свойствам полиэтилена [17]. Определяю-

щее значение на работоспособность в таких сус-

тавных парах приобретают величины зазора 

между чашкой и шаровой головкой, а также 

подбор материалов для трущихся деталей с ми-

нимальными коэффициентами трения покоя. 

При соблюдении всех требований при троганье 

осуществляется граничное, а при движении – 

гидродинамическое трение. Благодаря этому 

трение при движении сводится к величине тре-

ния в жидкости и износ может быть уменьшен 

до величины 3-6 мкм и менее за год эксплуата-

ции [19].  

На основе приведенных данные, а также 

собственных расчетов, базирующихся на обще-

признанных триботехнических закономерностях 

[3], мы считаем, что ориентировочные допуски 

на размеры деталей пары трения, для ее работы 

в режиме гидродинамического трения должны 

быть следующими: при шероховатости поверх-

ностей Rz=0,2 мкм необходимо выполнить ми-

нимальный зазор между деталями около 2 мкм, 

при этом если отклонение для обеих сопрягае-

мых деталей от округлости состоит 1 мкм, то 

величина зазора будет изменяться от 2 до 4 мкм. 

В общем случае величина зазора имеет опти-

мум. Переход на граничное трение происходит 

как вследствие увеличения зазора и снижения 

таким образом несущей способности пленки 

жидкости, так и уменьшения зазора, приводя-

щего к зацеплению микронеровностей. 

В суставных парах со съемными шаровыми 

головками используется конусообразное вту-

лочное соединение. Насадка металлических или 

керамических шаровых головок на втулки тре-

бует соблюдения ряда методических рекомен-

даций. Неудачная насадка может приводить к 

фреттинговой коррозии втулки и даже перелому 

шаровой головки [17]. Кроме того, износ в та-

ких системах может во многом определяться 

гальванической и щелевой коррозией [9, 10]. В 

тканях, окружающих модульную систему (го-

ловка из кобальт-хромовогосплава \ втулка из 

кобальт-хромового или титанового (Ti-6Al-4V) 

сплавов), обнаруживают оксиды и хлориды ме-

таллов, а также материал, обогащенный аморф-

ным хромортофосфатгидратом [14]. 

Все попытки закреплять головку эндопроте-

за непосредственно на верхушке бедренной кос-

ти пока не увенчались успехом. Поэтому в на-

стоящее время используется травматичная опе-

рация по погружению в костно-мозговой канал 

стержня, несущего шаровую головку. Фемо-

ральный компонент эндопротеза может быть 

классифицирован по типу фиксации на два ви-

да: цементный и бесцементный.  
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Известно, что сопротивление трения при 

взаимном перемещении твердых тел складыва-

ется из адгезионной (FA) и когезионной (FК) со-

ставляющих [3]. При цементном протезирова-

нии возрастает значение FA, а при бесцементном 

- FК. Действительно, бесцементное крепление 

стержня тазобедренного сустава осуществляется 

силами сцепления между шероховатыми по-

верхностями протеза и кости. Тесный контакт 

обеспечивается «пресс-фитной» посадкой, т.е. 

забиванием стержня в костно-мозговой канал 

бедренной кости. Явления, препятствующие 

когезионным силам, представлены в основном 

упругими и пластическими деформациями, ко-

торые являются зародышами декогезии неров-

ностей поверхности и ведут к образованию час-

тиц износа. Поэтому при бесцементном проте-

зировании особое значение приобретают проч-

ностные свойства материала поверхности про-

теза [15, 19]. Стержни с цементной фиксацией 

крепятся в кости на основе полиметилметакри-

лата, изготовляются обычно из кобальт-

хромового сплава или титана и значительно от-

личаются друг от друга по форме и размеру. 

Форма современных ножек эндопротезов с це-

ментной фиксацией имеет переменную кривиз-

ну, которая увеличивается в проксимальной 

части. Это позволяет регулировать соотношение 

сил, направленных как перпендикулярно опор-

ной поверхности, так и по касательной к по-

верхности цемента [15]. Известно, что сила тре-

ния прямо пропорциональна силе, действующей 

по нормали. Благодаря этому обстоятельству 

можно, при наличии микроподвижности между 

ножкой и цементом, регулировать величину 

нагружения по длине стержня с помощью изме-

нения кривизны его поверхности, компенсируя 

тем самым слишком большую жесткость конст-

рукционного материала. Важное значение при 

этом играют полное заполнение пустот цемен-

том. Для обеспечения микроподвижности меж-

ду ножкой и цементом поверхности ножки при-

дают минимальную шероховатость, уменьшая 

тем самым FК. Крепление таких ножек в цемен-

те объясняется FА, обусловленной молекуляр-

ным притяжением между контактирующими 

поверхностями. Кроме того, жесткостные пока-

затели цемента на порядок меньше таковых ме-

таллов, из которых выполнены имплантаты [7]. 

Таким образом, использование цемента сущест-

венно снижает механическую несовместимость 

имплантированных материалов и кости. Приме-

нение цементного способа закрепления проте-

зов позволило увеличить срок эксплуатации 

наиболее нагруженных эндопротезов тазобед-

ренного сустава до 20 лет. Эксперименты пока-

зали, что толщина цемента от 1,2 мм до 3 мм 

является достаточной для долговременной фик-

сации компонентов эндопротеза. Очень тонкий 

или толстый слой цемента более легко разруша-

ется компрессионными нагрузками [1, 19].  

Основной причиной расшатывания компо-

нентов эндопротеза с цементной фиксацией яв-

ляется крошение цемента и образование мелких 

частиц, вызывающих развитие агрессивного 

грануломатозного ответа и остеокластическую 

резорбцию околопротезной костной ткани [5]. 

Механические свойства цемента могут быть 

увеличены снижением пористости при его при-

готовлении или путем центрифутирования, или 

вакуумным смешением [7]. 

Клинические исследования свидетельству-

ют, что для пациентов с нормальной функцио-

нальной активностью клеток костной ткани 

удовлетворительные результаты могут быть 

достигнуты применением эндопротезов с бес-

цементной фиксацией. При разработке таких 

конструкций предполагалось, что костное врас-

тание в поверхность имплантата будет давать 

более длительную связь и осуществлять лучший 

перенос нагрузки между протезом и костью, чем 

цемент. Тем не менее было переброшено немало 

различных конструкций прежде чем был полу-

чен результат, сравнимый с использованием 

имплантатов с цементной фиксацией. Первона-

чально всю поверхность ножки делали порис-

той. Это, однако, приводило к проксимальной 

околопротезной резорбции кости, связанной с 

уменьшением в этом месте нагрузки. В частно-

сти, после сообщения в 1991 г. Норвежского 

Артропластического регистра о неудовлетвори-

тельных результатах использования эндопроте-

зов типа «Фемора» (Великобритания) с винто-

вой резьбой на стержне производство этих им-

плантатов было прекращено. Как показывают5-

летние наблюдения, для улучшения выживае-

мости стержней эндопротезов тазобедренного 

сустава с винтовой нарезкой резьба должна 

быть правовращающей для левой ножки и лево-

вращающей для правой ножки [12]. В любом 

случае подобная конструкция способствует раз-

витию проксимальной околопротезной резорб-

ции. Поэтому мы считаем, что винтовой эндо-

протез К.М. Шерепо [4] малоперспективен. 

Применяемые в настоящее время стержни име-

ют пористую поверхность только на прокси-

мальной части, что помогает сохранить кость 

[19]. Кроме того, потеря костной ткани опреде-

ляется жесткостными характеристиками кон-

тактирующего с костью материала. Действи-

тельно, так как модуль упругости первого рода 

костной ткани (от 0,2 до 210 кг\см
2
) значи-

тельно меньше, чем у конструкционных мате-

риалов (для титана от 10,5 до 12,510 кг\см
2
), то 

возникают деформации, вызывающие появле-

ние микронапряжений на границе контакта 

кость-материал протеза [19]. Величина микро-

напряжений очень высока и приводит как к ус-

талостному разрушению поверхности материала 

эндопротеза, так и граничащих с ними костных 
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тканей. Новая картина напряжений в кости по-

сле имплантации эндопротеза обуславливает 

вторичную перестройку костных структур, ко-

торая протекает при неблагоприятных условиях 

и может привести к околопротезной потере кос-

ти [5].  

Величину микронапряжений по линии кон-

такта можно значительно уменьшить, если ос-

новной материал эндопротеза сделать пористым 

(полым) и\или покрыть эластичным материа-

лом, как в конструкции Р. Матиса [6]. Действи-

тельно, при использовании жестких цельноме-

таллических титановых имплантатов наблюда-

ется в 5 раз больше случаев выраженной около-

протезной резорбции кости, чем при примене-

нии менее жестких пустотелых титановых но-

жек [11]. Такие стержни, однако, имеют мень-

шую макропрочность. Использование сверхэла-

стичных композиционных материалов также не 

решает проблемы, поскольку жесткостные ха-

рактеристики таких конструкций и кости прак-

тически невозможно совместить из-за их боль-

шой начальной неоднородности в сечениях кос-

ти и последующего после артропластики изме-

нения вследствие адаптационной перестройки 

костных структур. Все это сильно ограничивает 

возможность расчета жесткости конструкции. 

Износ и развитие нестабильности чашки и 

стержня с цементной фиксацией имеют общие 

закономерности, которые заключаются в увели-

чении зазора, главным образом на границе кон-

такта цемент-кость в результате околопротезной 

резорбции кости. Отличие состоит в характере 

материала износа, который является пусковым в 

развитии воспалительной реакции в околопро-

тезных тканях. В случае ацетабулярного компо-

нента основная роль принадлежит частицам 

полиэтилена или металла, а в случае фемораль-

ного компонента - мелким фрагментам цемента. 

Важная роль, по-видимому, принадлежит закис-

лению среды в пространстве между материалом 

имплантата и костью, которое ведет к деграда-

ции костной ткани по механизму пазушного 

рассасывания [13, 16] (рис. 1,А). 

Одной из причин потери костной ткани эн-

допротезов с бесцементной фиксацией является 

несовместимость материалов имплантата по 

биомеханическим параметрам, что вызывает 

интенсивную адаптивную перестройку костной 

ткани. В ходе этого процесса, который протека-

ет при неблагоприятных послеоперационных 

условиях, часто отягощенных каким-либо забо-

леванием костной ткани, наблюдается несоот-

ветствие между скоростью остеокластической 

резорбции кости и остеогенезом, что в итоге 

приводит к остеопении и остеолизу [5]. Потеря 

костной ткани является также основной причи-

ной перелома костей, боли и других неудобств 

при движении.  

 

Рис. 1. Эндопротез тазобедренного сустава с це-

ментной фиксацией. А. Закисление среды в про-

странстве между имплантируемым материалом и 
костной тканью. Б. Резорбция костной ткани на гра-

нице с металлической оболочкой полиэтиленовой 

чашки. 

Таким образом, трибологические и биокор-

розионные механизмы определяют износ мате-

риалов, из которых выполнены детали эндопро-

теза. Попадая в околопротезные ткани, продук-

ты износа запускают каскад воспалительных 

реакций, которые активируют остеолитические 

механизмы и, как следствие этого, приводят к 

развитию нестабильности протеза. В зависимо-

сти от особенности конструкции этот процесс 

может протекать с разной скоростью. Хорошим 

сроком службы эндопротеза тазобедренного 

сустава считается период около 20 лет. Даль-

нейшая разработка новых эндопротезов и их 

клиническое применение невозможно без мате-

матического моделирования, стендовых трибо-

логических испытаний [19], предварительных 

экспериментальных исследований и системного 

анализа полученных результатов. 

В настоящее время еще не существует еди-

ной теории конструирования эндопротезов сус-

тавов. Тем не менее анализ конструкций эндо-

протезов тазобедренного сустава позволяет от-

метить некоторые общие тенденции в измене-

нии конструктивных решений, которые проис-

ходили вслед за выявлением механизмов износа 

и нестабильности. Для бесцементного способа 

крепления деталей эндопротеза проявляется 

тенденция в использовании микропрофиля (т.е. 

пористости) поверхностей для регулирования 

величины жесткости связи с костными тканями, 

что позволяет распределять величину воспри-

нимаемых костью нагрузок по поверхности им-

плантата. При цементном способе крепления 

наиболее перспективно использование поверх-

ностей с минимальной механической состав-

ляющей трения между деталью и цементом (т.е. 

с минимальной шероховатостью поверхности 
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детали). В этом случае важным фактором ста-

новится геометрический профиль (кривизна) 

поверхности. Оба этих фактора – кривизна и 

шероховатость – могут быть учтены при конст-

руировании. Другая тенденция обусловлена по-

следовательной заменой вида трения от гранич-

ного к квазижидкому и гидродинамическому, 

что дает значительное снижение скорости изно-

са. Наконец, несомненным успехом в конструи-

ровании эндоротезов следует считать примене-

ние сверхэластичных материалов, использова-

ние которых, однако, еще не имеет длительных 

традиций и остается дорогим. 
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