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Immobilization of the joint leads to the formation of immobilization 
contracture, which is accompanied by a decrease in the elasticity 
of  tendons and muscles, i.e. loss of full contraction and stretch-
ing. The torque in human joints is one of the key indicators in as-
sessing rehabilitation. Objective. To study the effect of changes in 
the strength, length of muscles and tendons of the elbow joint on 
the torque in flexion. Methods. The basic OpenSim model arm26 
was used for modeling. To determine the change in the length 
of the components of the muscle-tendon element (MTE), their length 
was determined at a 90° angle of elbow flexion. The decrease in 
muscle strength was considered a loss per day for elbow flexors — 
1.2 %, extensors — 1.1 %. The decrease in strength was calculated 
for a period of immobilization of 45 days. Three models were cre-
ated: Normal — a model without changes in muscle parameters; 
Contracture   — a  change in the length of muscles and tendons; 
Contracture + muscle (CM) — an additional decrease in muscle 
strength. Results. The  obtained data of torques when changing 
the length of the MTE components showed their increase in condi-
tions of unchanged isometric muscle strength. But this option is not 
possible after immobilization of the limb. Therefore, it is closer to 
the real model of СM, in which the torque is significantly reduced 
by the amount of decrease in muscle strength. These models show 
a tendency that the change in the components of the MTE due to 
immobilization increases the joint torque and, when trying to ap-
ply excessive force during joint development, can lead to traumatic 
consequences. During immobilization, the flexor muscles shorten, 
which prevents the patient from fully extending the  elbow joint. 
Conclusions. This work on predicting the elbow joint torque ge
nerated by the muscles can be useful in studying specific clinical 
situations with elbow joint contractures, but cannot be fully trans-
ferred to practice due to the significant conventionality of the mo
del parameters. However, the modeling method can show trends 
in changes in muscle function parameters when their geometry 
changes. Keywords. Мathematical modeling, elbow joint, torque, 
contracture.

Знерухомлення суглоба призводить до формування іммобіліза-
ційної контрактури, яка супроводжується зниженням елас-
тичності сухожилків і м’язів, тобто втратою повноцінного 
скорочення/розтягування. Крутний момент у суглобах людини 
є одним із ключових показників під час оцінювання результа-
тів реабілітації. Мета. Вивчити вплив зміни сили, довжини 
м̓ язів і сухожилків ліктьового суглоба на крутний момент за 
згинання. Методи. Для моделювання використано базову мо-
дель OpenSim — arm26. Зміну довжини компонентів м’язово-
сухожилкового елемента (МСЕ) визначили за їхньою довжиною 
за кута згинання ліктьового суглоба під 90°. Зменшенням сили 
м’язів вважали втрати за добу для згиначів ліктьового сугло-
ба — 1,2 % , розгиначів — 1,1 %. Розраховували зменшення сили 
для терміну іммобілізації 45 діб. Створено 3 моделі: Normal — 
без змін параметрів м’язів; Contracture — зміна довжини м’язів 
і сухожилків; Contracture + muscle (CM)  — додатково змен-
шення сили м’язів. Результати. Отримані значення крутних 
моментів за зміни довжини компонентів МСЕ показали їхнє 
зростання в  умовах незміненої ізометричної сили м’язів. Але 
такий варіант неможливий після іммобілізації кінцівки. Тому 
ближче до реального є модель СМ, коли крутний момент по-
мітно зменшується на величину послаблення сили м’язів. 
Наведені моделі демонструють, що зміна компонентів МСЕ 
внаслідок іммобілізації збільшує крутний момент суглоба та, 
в разі намагання в процесі фізіотерапії суглоба прикласти 
надмірне зусилля, може призвести до травматичних наслід-
ків. За іммобілізації м’язи-згиначі вкорочуються, що заважає 
пацієнтові повністю розігнути ліктьовий суглоб. Висновки. 
Прогнозування крутного моменту ліктьового суглоба, який 
створюють м’язи, може бути корисним для вивчення конкрет-
них клінічних ситуацій за контрактур цього суглоба, але його 
не доцільно повністю переносити в  клінічну практику через 
значну умовність параметрів моделей. Застосований метод 
моделювання може показати тенденції за змін параметрів 
функціонування м’язів у разі модифікації їхньої геометрії.

Ключові слова. Математичне моделювання, ліктьовий суглоб, крутний момент, контрактура
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Вступ
Загально відомий факт — знерухомлення суг­

лоба призводить до формування іммобілізаційної 
контрактури. Через тривалу іммобілізацію вини-
кає низка змін як самого суглоба, так і періарти-
кулярних тканин. Унаслідок сповільнення крово-
обігу відбувається дефіцит живлення тканин, що 
призводить до їхніх фізичних (втрата гідратації 
хряща, зменшення сили м’язів) та морфологічних 
(перебудови біохімічної структури) змін. У разі 
тимчасової іммобілізації (до 6 міс.) зміни в суг­
лобах здебільшого або повністю усуваються, за 
триваліших термінів знерухомлення у тканинах 
суглобів і м’язах відбуваються процеси стійкої 
незворотної перебудови [1, 2].

Зниження еластичності сухожилків («твердін-
ня» м’язів), тобто втрата здатності до повноцінно-
го скорочення/розтягування — одна з явних змін, 
які відбуваються в суглобі після іммобілізації. Це 
найважливіший привід до виникнення контрак-
тур суглобів. 

Крутний момент у суглобах людини є одним із 
ключових показників під час оцінювання резуль-
татів реабілітації. Компʼютерне моделювання ста-
ло сучасним методом дослідження роботи м я̓зів 
під час руху. Воно допомагає виявити чинники, 
які спричинюють рухові розлади, оцінити біоме-
ханічні наслідки можливих методик лікування. 
OpenSim — це програмне забезпечення для роз-
робки, аналізу та поширення таких симуляцій. 
У OpenSim модель опорно-рухового апарата скла-
дається з набору жорстких тіл, з є̓днаних сугло-
бами. М я̓зи охоплюють ці суглоби і створюють 
сили, які прискорюють тіло відповідно до законів 
фізики.

Мета: вивчити вплив зміни сили, довжини 
м я̓зів і сухожилків ліктьового суглоба на крут-
ний момент під час згинання.

Матеріал і методи
Для моделювання взято базову модель Open­

Sim — arm26 [3].
Основні положення біомеханіки м’язів
Наведемо технічні характеристики для ро-

зуміння методів вивчення впливу контрактури 
на силу та суглобовий момент за зміни довжи-
ни м’язових волокон і сухожилків у програмі 
OpenSim [4].

Найвідомішою моделлю м’язово-сухожилкового 
елемента (МСЕ) є модель Хілла. На рис. 1 наве-
дено її удосконалену модель, яка використовується 
для визначення сили скорочення м’язів [5]. Вона 
включає послідовний пружний елемент (SE),  

пасивний пружний елемент (PE), елемент скорочен-
ня (СЕ), в’язко-деформований елемент (VE) та кут 
пентації волокон м’язів (pars penina) (ϕ) (рис. 1).

Відповідно до м’язової моделі Хілла відношен-
ня між довжиною м’яза (lmt), довжиною м’язового 
волокна (lm) та довжиною сухожилків (lt), описуєть-
ся формулою [6]:

                    lmt = lm ∙ cosφ + lt1 + lt2.                         (1)

М’язова сила розраховується за формулою:

              FM = (FCE + FPE + FVE) ∙ cosφ.                     (2)

Активна сила, яку створює м я̓з, залежить від 
його активації, довжини та швидкості. 

Для вивчення впливу довжини м’яза (l) на його 
силу (F) за загальною моделлю Хілла використо-
вують чотири початкові параметри: оптимальна 
довжина волокна м я̓за (lm0), максимальна ізомет­
рична сила м я̓за (FМ), довжина провисання сухо-
жилка (lts), кут ϕ (кут пентації).

М’яз створює свою максимальну активну 
силу (FМ0), коли довжина м’язового волокна (lM) 
відповідає оптимальній довжині волокна (lm0). 
Хоча оптимальна довжина волокон різна для 
різних м’язів, ізометричну здатність будь-якого 
м’яза генерувати силу можна охарактеризува-
ти поточною довжиною волокна м’яза віднос-
но його оптимальної довжини. Коли довжина 
м’язового волокна перевищує його оптималь-
ну довжину, паралельний еластичний елемент 
розтягується, створюючи пасивну силу, яка 
залежить від довжини м’яза, незалежно від  
активації. Якщо сухожилок розтягується понад 
довжину провисання (lts), воно також створює 
пасивну силу. Оскільки м’яз працює послідовно 
зі сухожилками, сила м’яза та сила сухожилка 
повинні бути в рівновазі, ураховуючи кут пен-
тації (ϕ).

Рис. 1. Модель м’язово-сухожилкового елемента та сил, які 
діють під час скорочення м’яза
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Крутний момент (Torque, Nm)
Для розуміння крутного моменту важливим 

є  визначення поняття важеля моменту. Це пер-
пендикулярна відстань від осі обертання до лінії 
дії сили. Плече моменту визначає якість крутного 
моменту та змінюється залежно від кута прикла-
дання сили (рис. 2, а). Крутний момент залежить 
від: кількості сили (сили м’язів), кута прикладен-
ня сили та довжини важеля моменту.

Крутний момент створює біомеханічний рух, 
тобто рух важільної системи (кісток). Можливість 
максимізувати крутний момент, який може гене-
рувати м я̓з, дасть змогу його оптимально зміцни-
ти. Чим більший крутний момент може зробити 
м я̓з, тим більший рух створюється на кінцівках 
(важелях) тіла. Отже, для збільшення рухливос-
ті суглоба можна маніпулювати зміною крутного 
моменту. Амплітуда руху суглоба не завжди ко-
релює з величиною крутного моменту, яку може 
створити м я̓з. Ураховуючи те, що довжина важе-
ля (довжина передпліччя) не змінюється, на крут-
ний момент буде впливати лише сила м’яза. Моди-
фікації щодо сили м’язів у моделі описані нижче.

Найбільший крутний момент виникає у разі 
прикладання сили під кутом 90°.

У ліктьовому суглобі крутний момент (Tt) ге-
нерується м я̓зом і передається через сухожилки 
(FSE) та радіус ліктьового суглоба (rj) (рис. 1), роз-
раховується за формулою [8]. 

                                  Tt = FSE ∙ rj.                               (3)

Анатомічні підстави для зміни моделей
В умовах іммобілізації ліктьовий суглоб зна-

ходиться в зігнутому під 90° положенні. Тобто 
м’язи-згиначі суглоба зменшують свою довжину, 
а розгиначі, навпаки — збільшують. 

Ми не розглядаємо рухи пронації та супінації 
передпліччя. У моделі передбачено лише згинання 

ліктьового суглоба до 90°, тому для вивчення ро-
боти розгиначів файл координат рухів суглоба 
було розширено до розгинання. 

Координати рухів згинання — від 0° до 90°, 
розгинання — від 90° до 0°.

Зміни в моделі передбачали модифікацію дов­
жини та сили м’язів відповідно до іммобілізації 
під кутом 90° та втратою сили стандартної трива-
лості неускладнених позасуглобових травм верх-
ньої кінцівки — 45 діб.

У разі іммобілізації ліктьового суглоба в  зіг­
нутому під 90° положенні довжина компонентів 
МСЕ м’язів-згиначів вимушено зменшена, а  еле-
менти м’язів-розгиначів розтягнуті. Тривала іммо-
білізація впливає на стан м’язово-сухожилкового 
елемента «закріплюючи» довжину його компо-
нентів. Одразу після зняття іммобілізації рухли-
вість суглоба різко обмежена, навіть незалежно 
від тривалості іммобілізації. Зі зменшенням дов­
жини компонентів м’язів — знижується актив-
на сила м я̓зів, а зі збільшенням довжини і  сили 
м’язів — відновлюється рухливість суглобів. 

Під час моделювання будемо вважати, що од-
разу після зняття іммобілізації під кутом 90° дов­
жина компонентів м’язово-сухожильного елемен-
та буде відповідати довжині саме за такого кута 
згинання. Виходячи з того, що під час іммобіліза-
ції м’язи втрачають силу, відповідно до метаана-
лізу  [9] втрата сили згиначів ліктьового суглоба 
складає 1,2 % за добу, втрата сили розгиначів — 
1,1 % за добу. Показники щодо зміни параметрів 
м’язів і сухожилків наведено в таблиці.

Було створено 3 моделі: 
Normal (N) — базова, без змін параметрів м’язів;
Contracture (C) — зі зміненою довжиною м’яза 

та сухожилків (відповідно розрахунків);
Contracture + muscle (CM) — попередня модель 

зі зміненою силою м’язів (відповідно розрахунків).

Рис. 2. Крутний момент ліктьового суглоба [7]: а) момент важеля в силовій системі; б) діаграма сили вільного тіла аналізу 
компонентів системи сил (включно з крутним моментом)

МОМЕНТ ВАЖЕЛЯ = 
перпендикулярна відстань 

від осі до лінії сили

Плече важеля

Сила мʼяза

Момент важеля

Момент в
ажеля

СИЛОВА СИСТЕМА
FM — сила мʼязів
Fγ — сила ротації 
(Torque або біомеханічний момент)
FX — сила стискання (стабільність 
суглоба)
FG  — сила гравітації (вага важеля)
rj — радіус суглоба
j — кут пентації
Механічна перевага = FM/FO

Сила мʼяза F
X

а б
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Через те, що реабілітація відновлення рухів 
у  ліктьовому суглобі передбачає і силові вправи, 
було вивчено моделювання активного моменту за 
активації сили на 50 %. Крутний момент розра-
хований відносно часу модуляції, на 1 с припадає 
згинання в 90°, на 2 с — повне розгинання суглоба.

Результати 
Рухи в ліктьовому суглобі відбуваються лише 

в одній площині. Згинання та розгинання — ви-
конуються двома групами м я̓зів руки: переднім 
і заднім відділами.

Згинання в ліктьовому суглобі забезпечують 
м’язи передньої групи: двоголовий мʼяз пле-
ча (biceps brachii), який має дві головки (biceps 
long та biceps short) та плечовий м я̓з (brachialis). 
У процесі згинання ліктьового суглоба створюється 
крутний момент. У разі зміни компонентів МСЕ, 
які відбуваються під час іммобілізації, буде змі-
нюватися і момент суглоба.

Довжина м’яза впливає на силу, яку здатен роз-
вити м’яз. У моделі С було змінено довжину компо-
нентів м’язово-сухожилкового елемента (таблиця), 
що відповідно вплинуло на силу, яку розвиває м я̓з. 
Через те, що крутний момент залежить від сили та 
радіуса суглоба, ураховуючи, що розміри суглоба 
залишаються незмінними, саме сила м я̓за буде від-
повідати за величину крутного моменту суглоба. 

Під час згинання ліктьового суглоба компо-
ненти МСЕ змінюють свою довжину по різному. 
Зміна довжини компонентів МСЕ впливає на від-
ношення «сила м я̓за» ↔ «довжина волокна» м я̓за 
і, відповідно, за різних кутів згинання ліктьового 
суглоба може порушуватися це співвідношення.

На діаграмах показано загальну силу м’яза 
(total fiber-force), яка дорівнює сумі його пасив-
ної й активної сил (без / повна активація м’яза). 
Оскільки пасивну частку сили м я̓за бере на себе 
сухожилок, то його загальна сила буде включа-
ти силу, яку розвиває сухожилок і тканини м я̓за. 
Розвиток кривої сили м’язів для моделі СМ буде 
паралельний за криву моделі С, але на 50  % 
меншим.

Розглянемо вплив зміненої сили м’язів на 
крутний момент суглоба. Він буде різним під час 
згинання суглоба без навантаження, тобто без  
активації м’язів, та з активацією на 50 %.

Зміни моменту ліктьового суглоба за m. biceps 
long наведено на рис. 3.

У нормі під час згинання на кут 90° довга 
головка біцепса тканини м’яза скорочується 
на 20  %, а довжина сухожилків збільшується 
в межах 3 % (таблиця). Крива сили м’яза в нор-
мі показана на рис. 3, а. Максимум припадає на 
кут згинання 45°, а мінімум — 90°. Пасивний 
момент у нормі становить 1 Нм за кута згинання 
45°. Під час активації m. biceps long активний на 
всій траєкторії згинання [10], що відповідає діа-
грамі рис. 3, в. 

У моделі С після зміни довжини компонентів 
МСЕ крива сили дзеркально змінила свій нап­
рямок. М’яз знаходиться в напруженні за пов­
ного розгинання суглоба, і зменшує силу під 
час згинання до 45°, й збільшує в разі подаль-
шого руху до кута приблизно 75°, залишаючись 
у збудженому стані до моменту розгинання на 
той самий кут. Збудження м’яза видно на кри-
вій пасивного моменту, тобто сухожилки мак-
симально розтягуються за згинання кута до 45°, 
а мінімально — 90°. Зміна пасивного моменту 
під час розгинання дзеркально відображує кри-
ву згинання. 

У моделі СМ крім зміни довжини компонентів 
МСЕ, зменшена сила м’яза. Крива розвитку сили 
від кута згинання паралельна кривій моделі С, 
але знижена на 50 %. Крива пасивного моменту, 
відповідно, також подібна кривій моделі С, але 
пікові значення знижені також на 50 %, із мініму-
мом у куті згинання 90°.

Під час активного моменту криві моделей N та 
С близькі, бо сила м’яза моделі С більше, момент 
також — приблизно на 3–5 %. Крива моделі СМ 
має аналогічну форму зі зниженням максимуму 
на величину зменшення ізометричної сили ком-
понентів МСЕ.

Таблиця
Параметри МСЕ в моделях ліктьового суглоба

М’яз Довжина компонентів м’язово-сухожилкового елемента (м) Сила м’яза (N)

оптимальна за згинання 90° номінальна втрата (%) залишок

м’яз сухожилок м’яз сухожилок за добу 45 діб

Biceps long 0,116 0,272 0,092 0,281 624,30 1,1 49,5 315,27
Biceps short 0,132 0,192 0,092 0,198 435,56 1,1 49,5 219,96
Brachialis 0,086 0,054 0,067 0,055 987,26 1,1 49,5 498,57
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Розглянемо як змінюється сила m. biceps short 
зі зміною довжини компонентів МСЕ (рис. 4, а). 

Ізометрична сила m. biceps short менше m. biceps 
long, крива сили згладжена. На інтервалі від 0° до 
45° згинання сила м’яза не змінюється, а від 45° до 
90° — спостерігається зменшення ізометричної 
сили. Під час розгинання крива відзеркалюється.

У разі зміни компонентів МСЕ зафіксовано 
зменшення довжини волокон м’яза на 30 % та 
збільшення сухожилка на 3 % у моделі С, кри-
ва сили аналогічна m. biceps long, але згладжена 
і має менші значення. 

Пасивний крутний момент m. biceps short 
у нормі має незначні зміни крутного моменту та 
два максимуми — за кута згинання суглоба на 30° 
на рівень 0,215 Нм і згинання на 90° — 0,189 Нм, 
тому можна вважати, що пасивний крутний мо-
мент постійний. Суттєва зміна кривої сили за змі-
ни довжини компонентів МСЕ показує максимум 
крутного моменту за кута згинання до 30° із пере-
вищенням норми на 90 % (до 3,5 Нм) зі зменшенням 
за кута 90° до норми. Зворотний процес розги-
нання повторює збільшення крутного моменту до 
30° та поступове його зменшення. Для моделі СМ 
крива крутного моменту має схожу моделі С траєк­
торію за максимуму крутного моменту 1,8 Нм із 
кутом згинання 30°, і мінімуму  — 90° згинан-
ня — 0,1 Нм, що нижче норми. Максимум моделі 
С більше моделі N від 5 до 20 % в різні моменти 
згинання, а моделі СМ менше норми вдвічі.

У разі активації м’яза на 50 %, криві мають 
однакову траєкторію крутного моменту з посту-
повим його збільшення до кута 90°, але крутний 
момент моделі С перевищує від 5 до 21 % залежно 
від кута згинання, величину моменту моделі N, 
а  для моделі СМ — крутний момент менше на 
50 % від норми.

Розглянемо зміну сили m. brachialis (рис. 5, а). 
Через те, що плечовий м’яз доволі короткий, але 
найсильніший з м’язів руки, зміни, які відбу­
ваються під час іммобілізації впливають на його 
силу, а враховуючи, що він відповідає виключно 
за згинання ліктьового суглоба, страждає саме ця 
функція. 

У нормі m. brachialis під час повністю розігну-
того ліктьового суглоба напружений. Саме тому 
найкомфортніше положення руки за незначного 
ліктьового згинання. Сила м’яза після кута зги-
нання 40° знижується и сягає мінімуму за кута 
90°. У разі зміни довжини  компонентів МСЕ — 
зменшується довжина волокон м’яза на 20  % та 
збільшується довжина сухожилків — 1 %, крива 
ізометричної сили м’яза кардинально змінюється. 

За умов повністю розігнутого ліктьового суг­
лоба лише за рахунок збільшення довжини су-
хожилків ізометрична сила м’яза зменшилась на 
4,5 %, а до кута згинання 70° сила м’яза продовжує 
збільшуватися і залишається не змінною до 90°. 
Тобто в моделі С крива сили має обернену траєк-
торію відносно моделі N. 

Пасивний крутний момент m. brachialis у нормі 
має згладжений характер із максимумом 0,375 Нм 
за умов повністю розігнутого суглоба і під час 
згинання на 90° — 0,2 Нм. Як видно на діагра-
мі (рис. 5, б), для моделі С характерна наявність 
значного (на 87 %) збільшеного початкового крут-
ного моменту (до 3 Нм) і стрімкого зменшення 
норми в разі зігнутого під 90° ліктьового суглоба. 
Для моделі СМ крива крутного моменту анало-
гічна моделі С, але більш згладжена, із меншими 
значеннями екстремумів — 1,5 Нм за розігнутого 
суглоба і 0,1 Нм за кута 90°, що менше норми.

У разі активації м’яза на 50 % для моделі С 
нівелюється зменшення довжини його компонентів 
і крутний момент практично наближається до нор-
мального, але перевищує його. Для моделі СМ — 
крутний момент паралельний нормальному, 
але зменшений і більш згладжений, тобто м’яз 
не здатний виконати нормальний рух суглоба.

Розглянемо який крутний момент розвивають 
м’язи-згиначі в пасивному й активному режимах 
роботи (рис. 6).

За результатами моделювання визначили, що 
в нормі під час згинання ліктьового суглоба су-
марна сила, яку розвивають м’язи-згиначі, стано-
вить 100 Н із максимумом за повного розгинання 
суглоба. Зміна довжини компонентів МСЕ при-
зводить до збільшення активації сили з 0° кутом 
суглоба в моделі С до 730 Н, у моделі СМ — до 
370 Н. За кута суглоба 90° сумарна сила м’язів 
для всіх моделей становить майже 10 Н. Пасив-
ний момент у нормі має максимум за кута зги-
нання 30° — 1,8 Нм за кута 90° крутний момент 
становить 1,2 Нм. Крутний момент моделі С різко 
зріс до 9,5 Нм за кута суглоба на інтервалі від 20° 
до 30° із мінімумом за 90° — 1,2 Нм. У моделі СМ 
крутний момент також має максимум у діапазоні 
від 20° до 30° — 5 Нм із мінімумом 0,6 Н за кута 
90°.

Активний крутний момент у нормі має згла-
джене зростання до 32 Нм до кута суглоба 70° 
і  далі залишається незмінним, у моделі С він 
різко зростає у всьому діапазоні згинання з мак-
симумом 36 Нм за 90° кута суглоба. Крива  
активного крутного моменту моделі СМ анало-
гічна попередній кривій із максимумом 18 Нм.
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Рис. 3. Характеристики m. biceps long за згинання/розгинання суглоба: а) загальна сила м’яза (total fiber-force, N) моделей N 
та C; б) пасивний крутний момент (без активації); в) момент у разі активації м’яза на 50 %

Рис. 4. Характеристики m. biceps short за згинання/розгинання суглоба: а) загальна сила м’яза (total fiber-force) моделей N та 
C; б) пасивний крутний момент (без активації); в) момент за активації м’яза на 50 %

Рис. 5. Характеристики m. brachialis за згинання/розгинання суглоба: а) загальна сила м’яза (total fiber-force) моделей N та 
C; б) пасивний крутний момент (без активації); в) момент під час активації м’яза на 50 %

Рис. 6. Характеристики м’язів-згиначів за згинання/розгинання суглоба: а) загальна сила м’язів-згиначів (total fiber-force) 
моделей N та C; б) пасивний крутний момент (без активації); в) момент за активації м’яза на 50 %
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Обговорення
На м’язову силу впливає зміна довжини м’яза 

за умов її скорочення, тому його напруження від-
бувається в різні моменти її довжини [11]. Зміна 
довжини м’яза пов’язана зі зміною кута суглоба, 
тобто його зміна впливає на силу скорочення 
м’язів та їхню функцію [12], тому кут згинання 
суглоба є змінною величиною, яка впливає на 
максимальну силу м’яза [13–15].

За J. E. Kasprisin і M. D. Grabiner [16], чим ко-
ротше довжина м’яза, тим більше м’язова актива-
ція. Здебільшого, зміна довжини м’яза впливає на 
її активацію. 

У своїй праці J. Yang зі співавт. [17] довели, що 
м’язова сила біцепса була найвищою за кута в суг­
лобі 56°. Саме в цій точці вона на 20 % більше, 
ніж у стані спокою. Отримані результати моде-
лювання збігаються з показниками експеримен-
тального дослідження, хоча в роботі розглядали 
окремо головки біцепса, максимум сили м’яза для 
нормальної моделі припадає на інтервал від 45° 
до 60°. 

Не було знайдено публікацій щодо вивчення 
зміни сили м’язів у разі зміни їхньої довжини для 
одно й того же суб’єкта, тому можемо орієнтува-
тися лише на математичні розрахунки — тобто 
зменшення довжини м’язів збільшує його актива-
цію та силу.

Стосовно експериментальних досліджень мо-
ментів ліктьового суглоба за контрактур ліктьо-
вого суглоба знайдено лише публікацію щодо 
вивчення сили та крутних моментів ліктьового 
суглоба в дітей з іммобілізаційними контрактура-
ми після одностороннього перелому дистального 
відділу плечової кістки [18]. Умови експерименту 
відрізнялися від умов моделювання, початковий 
кут ліктьового суглоба становив 45° через наяв-
ність згинальної контрактури 10,8°  ± 9,5° і зги-
нання здійснювали до максимально можливого 
рівня (більше 130°). Тобто з аналізу випадали зна-
чення повного розгинання. Але показники піку 
крутного моменту, які створюють м’язи-згиначі 
також збігаються з нашими результатами. Тобто 
максимум припадає на інтервал 50°–60° і не пе-
ревищує (2,7 ± 1,2) Нм за інтервалу розкиду від 
1 до 5 Нм; за результатами нашого дослідження 
відомо, що на інтервалі від 45° до 90° кута суг­
лоба максимальний крутний момент становить 
1  Нм, а максимум припадає на кут згинання 
30° — 1,8 Нм. Автори припускають, що в обме-
ження рухливості суглоба залучені різні тканини, 
тому момент на травмованому суглобі змінюєть-

ся у  значних межах — від 1 до 5,5 Нм із медіа-
ною 3 Нм. Силу м’язів ліктьового суглоба ми не 
вивчали, тому не можемо порівняти, але отримані 
показники моментів збігаються з кривою моделі 
СМ — тобто зі зміненою довжиною компонентів 
МСЕ та зменшеною силою м’язів.

Аналізуючи показники крутних моментів за змі-
ни довжини компонентів м’язово-сухожилкового 
елемента, визначили їхнє зростання в умовах не-
зміненої ізометричної сили м’язів. Але такий варіант 
практично не можливий після травм та іммобілі-
зації кінцівки. Тому ближче до практичного за-
стосування модель СМ — тобто зміна довжини 
м’язів і зменшення їхньої сили. У моделі показа-
но зміну компонентів МСЕ та сили м’язів під час 
іммобілізації під кутом 90° і такий їх стан пере-
несено в моделі, що здебільшого не  відповідає 
практичному застосуванню і має велику варіа-
бельність. Ці моделі показують лише тенденцію 
до зміни компонентів МСЕ через іммобілізацію, 
яка збільшує крутний момент суглоба і під час 
намагання в процесі розробки суглоба прикласти 
надмірне зусилля, може спричинити травматичні 
наслідки. 

Результати моделювання не доцільно повністю 
перенести на лікування пацієнта через велику 
варіабельність функціонування кінцівки після 
травми й  іммобілізації. Проте можна однознач-
но рекомендувати, у разі реабілітаційних заходів 
для розробки ліктьового суглоба в пасивному ре-
жимі треба прикладати крутний момент, який не 
перевищує 2 Нм. 

Висновки
Проведене нами дослідження щодо прогно-

зування крутного момента ліктьового суглоба, 
який створюють м’язи, може бути корисним для 
вивчення конкретних клінічних ситуацій за конт­
рактур ліктьового суглоба, але його не доцільно 
використовувати в повному обсязі в практичній 
діяльності через значну умовність параметрів мо-
делей. Хоча проведений метод моделювання може 
показати тенденції до зміни параметрів функціо-
нування м’язів під час зміни їхньої геометрії.

Конфлікт інтересів. Автори декларують відсутність 
конфлікту інтересів.
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