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Objective. To analyze the characteristics of the stress-strain state 

of the cervical spine when replacing vertebral body with implants 

of different design.

Material and Methods. Mathematical modeling was performed 

by developing three finite element models of the cervical spine. 

The models simulated human cervical spine within C3–C7 spinal 

segment. The C5 vertebra was replaced by three different systems: 

mesh cage, mesh cage combined with anterior plate, and telescopic 

vertebral body replacement implant fixed to the bodies. The stress-

strain state of models was studied under four variants of loading: 

compression, flexion, extension, and rotary impact.

Results. Stress intensity values were obtained for the following 

structures: top of the vertebral body, bottom of the vertebral 

body, pedicle, lamina, joint masses, teeth and screws (if any) 

of instrumentation under different loading options.

Conclusion. The presence of an additional fixation to vertebral 

bodies allows reducing the level of maximum stress in the bone 

tissue of vertebrae contacting the implant. Telescopic cage shows 

the lowest level of stress in the model elements under compression 

and flexion. Stress indicators in extension and rotation have minor 

differences between different sites.
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Цель исследования. Анализ особенностей напряженно-дефор-

мированного состояния шейного отдела позвоночника при за-

мещении тел позвонков искусственными имплантатами разных 

конструкций.

Материал и методы. Математическое моделирование произ-

ведено путем построения трех конечно-элементных моделей 

шейного отдела позвоночника. Модели имитировали шейный 

отдел позвоночника человека на участке от позвонка С3 до С7. 

Позвонок С5 был замещен тремя различными конструкциями: 

сетчатым кейджем, сетчатым кейджем в сочетании с вентраль-

ной пластиной и телескопическим телозамещающим импланта-

том с фиксацией к телам. Напряженно-деформированное со-

стояние моделей изучали при четырех вариантах нагружения: 

сжатие, изгиб при наклоне вперед, изгиб при наклоне назад 

и ротационное воздействие.

Результаты. Получены величины напряжения в следующих 

структурах: верх тел позвонков, низ тел позвонков, корень 

дуги, пластина дуги, суставные массы, зубцы конструкции, вин-

ты конструкции (при их наличии) при различных вариантах 

нагружения.

Заключение. Дополнительное крепление к телам позволяет сни-

зить уровень максимальных напряжений в костной ткани по-

звонков, контактирующих с имплантатом. Телескопический 

кейдж демонстрирует наиболее низкий уровень напряжений 

в элементах модели при нагрузках на сжатие и при наклоне 

головы вперед. При наклоне головы назад и ротации показа-

тели напряжений имеют незначительные отличия на разных 

участках.

Ключевые слова: передний спондилодез, конечно-элементная 

модель, телескопический телозамещающий имплантат.
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В настоящее время в арсенале практи-
кующего ортопеда-травматолога име-
ются разнообразные телозамещаю-
щие системы, позволяющие выполнять 
декомпрессивно-стабилизирующие 
и реконструктивно-восстановительные 
оперативные вмешательства на позво-
ночнике из вентрального доступа [4].

Для выбора оптимальных устройств, 
способов их фиксации и самих спо-
собов спондилодеза используются 
биомеханические и патоморфоло-
гические методы, которые являются 
основополагающими при решении 
спорных вопросов, возникающих как 
в научных исследованиях, так и в кли-
нической практике хирургии позво-
ночника, в частности его шейного 
отдела [14, 19].

Среди широкого спектра такого 
рода изысканий можно выделить экс-
периментальные биомеханические 
исследования анатомических препа-
ратов шейного отдела позвоночника 
человека [8, 12], анатомических препа-
ратов шейного отдела позвоночника 
лабораторных животных, в том числе 
с имплантацией протезов тел позвон-
ков и дисков [13, 21].

Указанные методы часто заменяют 
более современными, не требующи-
ми экспериментов на животных или 
на анатомических препаратах. Напри-
мер, математическим моделированием, 
одним из вариантов которого является 
метод конечных элементов (МКЭ) [6, 7, 
11, 18, 24]. Экспериментальные иссле-
дования биомеханических характери-
стик позвоночника с использованием 
МКЭ были осуществлены еще в 1973 г. 
[23, 25].

Для математического модели-
рования шейного отдела позвоноч-
ника человека МКЭ стали приме-
нять несколько позже [24]. В 1996 г. 
Yoganandan et al. [23] сообщили о соз-
дании математической модели С4–С6 
на основе КТ-срезов с шагом 1 мм 
и криомикротомии.

К математическому моделирова-
нию с МКЭ прибегают не только для 
изучения биомеханических свойств 
позвоночных сегментов, но и для 
оценки биомеханических характери-
стик переднего межтелового спонди-

лодеза разнообразными имплантата-
ми [9, 10, 15–17, 20, 22].

Цель исследования – анализ осо-
бенностей напряженно-деформиро-
ванного состояния шейного отдела 
позвоночника при замещении тел 
позвонков искусственными имплан-
татами разных конструкций.

Материал и методы

В лаборатории биомеханики Инсти-
тута патологии позвоночника и суста-
вов им. проф. М.И. Ситенко выполне-
но математическое моделирование 
с использованием МКЭ. Для решения 
поставленной задачи были построе-
ны три конечно-элементные модели 
шейного отдела позвоночника (рис. 1).

Модели имитировали шейный отдел 
позвоночника человека на участке 
от позвонка С3 до С7, включая меж-
позвонковые диски и дугоотростчатые 
суставы с межсуставным хрящом. Меж-
ду телами позвонков и межпозвонко-
выми дисками, а также в дугоотрост-
чатых суставах использовали контакт 
типа bonded. Позвонок С5 был заме-
щен тремя различными конструкция-
ми: сетчатым кейджем (рис. 1а), сетча-
тым кейджем с дополнительной фик-
сацией смежных позвонков пластиной 
(рис. 1б) и кейджем с фиксирующими 
элементами оригинальной конструк-

ции – телескопическим телозамеща-
ющим имплантатом (ТТЗИ; рис. 1в) [5].

Кроме того, на модели с ТТЗИ 
моделировали работу кейджа с круп-
ными и мелкими зубцами (рис. 2).

Модель имплантата с крупными 
зубцами имела на верхней и нижней 
плоскостях по 4 зубца, длина кото-
рых превышала толщину кортикаль-
ного слоя позвонка. Модель имплан-
тата с мелкими зубцами – по 10 зуб-
цов на верхней и нижней плоскостях, 
длина зубцов соответствовала поло-
вине толщины кортикального слоя 
позвонка.

При моделировании использовали 
механические характеристики био-
логических тканей [2]. Механические 
свойства материалов приведены в табл.

Напряженно-деформированное 
состояние моделей изучали при четы-
рех вариантах нагружения: сжатии, 
изгибе при наклоне вперед, изгибе 
при наклоне назад и ротационном 
воздействии. Схемы нагружения моде-
лей приведены на рис. 3.

Модели имели жесткое закре-
пление по нижней плоскости тела 
позвонка С7 и его дугоотростчатых 
суставов (рис. 3а). Величина нагрузки 
на модели составляла 100 Н. Нагру-
жение на сжатие осуществляли рас-
пределенной нагрузкой величи-
ной 36 Н по верхней поверхности 

Рис. 1
Внешний вид моделей шейного отдела позвоночника с имплантатами: 
а – сетчатый кейдж; б – кейдж с вентральной пластиной; в – телескопический 
телозамещающий имплантат

а б в
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Рис. 2
Внешний вид моделей шейного отдела позвоночника с применением 
телескопического телозамещающего имплантата: а – с крупными зубцами; 
б – с мелкими зубцами

Рис. 3
Схемы нагружения моделей: а – закрепление моделей по нижней поверхности позвонка С7; б – нагружение на сжатие;  
в – нагружение на сгибание; г – нагружение на разгибание; д – ротационная нагрузка

Таблица 

Механические свойства материалов, использованных при моделировании

Материал Модуль упругости 

Юнга, МПа

Коэффициент 

Пуассона

Предел 

прочности,

МПа

Кортикальная кость 100 00,0 0,30 145

Губчатая кость 450,0 0,20 10

Суставной хрящ 10,5 0,49 –

Межпозвонковый диск 4,2 0,45 –

Пористая керамика 67 000,0 0,30 –

Титан ВТ-16 110 000,0 0,30 235

тела позвонка С3 и по 32 Н верх-
ней плоскости его дугоотростча-
тых суставов (рис. 3б). Наклон впе-
ред имитировали нагрузкой 100 Н 
на передний край тела позвонка С3 
(рис. 3в), а наклон назад – нагрузкой 
по 50 Н на его дуги (рис. 3г). Ротаци-
онную нагрузку осуществляли силой 
100 Н по верхней поверхности тела 
позвонка С3 (рис. 3д).

Модель состоит из 145 282 тетра-
эдральных 10-узловых изопараме-
трических конечных элементов 
и имеет 245 105 узлов. Критерием 
оценки напряженно-деформирован-
ного состояния моделей выбрано 
напряжение по Мизесу [3].

Построение модели выполня-
ли с помощью программного ком-
плекса «SolidWorks», расчеты МКЭ 
проводили с помощью пакета 
«COSMOSWorks», входящего в состав 
комплекса [1].

Результаты и их обсуждение

В результате проведенного иссле-
дования получили картину напря-
женного  деформированного 
состояния моделей шейного отде-
ла позвоночника, в котором тело 
позвонка С5 замещали тремя вида-
ми имплантатов.

На рис. 4 приведена картина рас-
пределения напряжений в моделях 

а

а

б

б в г д
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С4 и 1,5 МПа для позвонка С5. Модель с 
вентральной пластиной показала про-
межуточные значения – 2,8 и 1,6 МПа 
в соответствующих зонах. Наимень-
шие напряжения на зубцах кейджа 
возникают в моделях с ТТЗИ – 2,9 
и 2,1 МПа для позвонков С4 и С6 соот-
ветственно. В конструкции с пласти-
ной показатели в два раза выше – 5,9 
и 4,2 МПа. На зубцах ТТЗИ величины 
напряжений составляют 5,5 и 3,5 МПа 
для позвонков С4 и С6 соответственно, 
что значительно меньше, чем в модели 
с пластиной (8,9 и 9,8 МПа) и в модели 
без дополнительного крепления (10,2 
и 12,5 МПа).

Исследования моделей под дей-
ствием сжимающей нагрузки показа-
ли, что использование дополнитель-
ного крепления при замещении тела 
позвонка кейджем позволяет снизить 
уровень напряжений в костной ткани 
позвонков. ТТЗИ, с этой точки зрения, 
более эффективен.

Следующий этап – моделирование 
работы соответствующих импланта-
тов при наклоне головы вперед. Кар-

тина распределения напряжений 
в исследуемых моделях при данной 
нагрузке представлена на рис. 5.

Как и в предыдущем исследова-
нии, основную нагрузку принимают 
на себя металлические конструкции.

Проанализируем абсолютные зна-
чения максимальных напряжений, 
возникающих в костных структурах 
моделей.

Как и при исследовании на сжатие, 
в телах позвонков наибольшие напря-
жения возникают в местах контакта 
с кейджами. Это нижняя поверхность 
позвонка С4 и верхняя поверхность 
тела позвонка С6. В первом случае 
величина напряжений составляет 9,0, 
8,1 и 5,0 МПа для моделей без допол-
нительной фиксации, с вентральной 
пластиной и с ТТЗИ соответственно. 
Во втором случае уровень напряже-
ний составляет 10,3, 6,5 и 4,1 МПа для 
соответствующих моделей. При накло-
не вперед корни дуг позвонков раз-
гружаются, напряжения не превыша-
ют значения 1,5 МПа в дугах позвон-
ка С6 в модели без дополнительной 

Рис. 4
Распределение напряжений в моделях под воздействием сжимающей нагрузки: 
а – сетчатый кейдж (вид спереди и сзади); б – сетчатый кейдж с вентральной 
пластиной (вид спереди и сзади); в – телескопический телозамещающий 
имплантат (вид спереди и сзади) 

под действием осевой сжимающей 
нагрузки.

Во всех моделях основную нагруз-
ку принимают на себя металлические 
конструкции, однако в костной ткани 
наблюдаются некоторые особенности.

При сжимающей нагрузке в кост-
ной ткани тел позвонков основные 
различия отмечают в позвонках 
С4 и С6, смежных с поврежденным. 
Наибольшие показатели величины 
напряжений – в модели с кейджем 
без дополнительного крепления. Так, 
на верхней поверхности тел позвон-
ков С4 и С6 максимальные вели-
чины напряжений составляют 3,0 
и 10,0 МПа соответственно. В моделях 
с дополнительным креплением уро-
вень напряжений в этих зонах зна-
чительно ниже. Если по верхней по-
верхности позвонка С4 напряжения 
в моделях с пластиной и ТТЗИ прак-
тически одинаковы – 2,6 и 2,7 МПа 
соответственно, то в позвонке С6 раз-
личия более значимые – 7,2 и 5,8 МПа. 
По нижней поверхности позвон-
ков С4 и С6 картина распределения 
напряжений практически идентична. 
Наибольшие различия наблюдаются 
на поверхности позвонка, контакти-
рующего с кейджем, то есть на ниж-
ней поверхности позвонка С4 – 7,9; 6,1 
и 5,5 МПа соответственно для моде-
лей с одним кейджем, с вентральной 
пластиной и ТТЗИ. Наиболее нагру-
женной частью позвонков оказались 
корни дуг позвонка С6. В этой зоне 
максимальные значения напряже-
ний составляют 18,2 МПа для моде-
ли без дополнительного крепления, 
17,2 МПА – для модели с вентральной 
пластиной и 16,5 МПа – для модели 
с ТТЗИ. В корнях дуг других позвон-
ков уровень напряжений значительно 
ниже при незначительных различи-
ях. В дугоотростчатых суставах наи-
большие различия в величинах напря-
жений наблюдаются в позвонках С4 
и С5. В этих зонах худшие показатели 
демонстрирует модель с кейджем без 
дополнительного крепления – 2,9 МПа 
в позвонке С4 и 1,9 МПа в позвонке С5. 
Применение ТТЗИ позволяет более 
эффективно разгрузить дугоотрост-
чатые суставы – 2,6 МПа для позвонка 

а б в
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Рис. 5
Распределение напряжений в моделях при наклоне головы вперед: а – сетчатый 
кейдж (вид спереди и сзади); б – сетчатый кейдж с накостной пластиной (вид 
спереди и сзади); в – телескопический телозамещающий имплантат (вид спереди 
и сзади)

а б в

фиксации. В двух других моделях 
напряжения в этой зоне находятся 
на уровне 1,1 МПа. Дугоотростчатые 
суставы в данном случае практически 
не нагружены, уровень напряжений 
не доходит до отметки 1,0 МПа без 
каких-либо значимых отличий между 
моделями. Основные изменения в рас-
пределении напряжений наблюдаются 
на крепежных элементах конструкции. 
Наибольшая нагрузка приходится на 
верхние крепежные элементы, рас-
положенные на теле позвонка С4. Так, 
на крепежных винтах в этой зоне уро-
вень напряжений составляет 15,8 МПа 
для модели с вентральной пластиной 
и 12,3 МПа для ТТЗИ. Величина мак-
симальных напряжений на винтах 
в теле позвонка С6 несколько ниже 
и составляет 11,8 и 6,1 МПа для моде-
лей с накостной пластиной и для 
нашей конструкции соответствен-
но. Что касается зубцов на контакт-
ной плоскости кейджа, то наиболь-
шие напряжения возникают на зубцах 
кейджа без дополнительной фикса-
ции и составляют 20,9 МПа со сторо-

ны позвонка С4 и 27,0 МПа со стороны 
позвонка С6. Это вдвое превышает зна-
чения максимальных напряжений при 
использовании ТТЗИ – 13,0 и 10,2 МПа 
соответственно. Конструкция с вен-
тральной пластиной показала наи-
меньшие значения напряжений в этих 
зонах – 9,9 и 7,2 МПа соответственно.

Таким образом, при наклоне голо-
вы вперед наиболее нагружаемой 
зоной становятся места контакта тел 
позвонков с зубцами кейджа, наимень-
ший уровень напряжений в этой зоне 
показала модель с вентральной пла-
стиной. Наименьший уровень напря-
жений в других зонах наблюдался 
в модели с ТТЗИ.

Картина напряженно-деформи-
рованного состояния моделей при 
наклоне головы назад приведена 
на рис. 6.

Как видно, основную нагрузку 
по-прежнему несут металлические 
конструкции. В костных структурах 
напряжения перемещаются на задний 
опорный комплекс.

При наклоне головы назад места-
ми пиковых напряжений, как и в пре-
дыдущих исследованиях, остаются 
зоны контакта позвонков с кейджем. 
По верхней поверхности позвонка С6 
величины максимальных напряжений 
составляют 3,8 МПа для модели без 
дополнительной фиксации, 2,6 МПа – 
для модели с вентральной пластиной, 
2,9 МПа – для ТТЗИ. На нижней по-
верхности тела позвонка С4 уровень 
максимальных напряжений достигает 
значений 11,6; 7,6 и 7,5 МПа для соот-
ветствующих моделей. Так как основ-
ная нагрузка смещается на задний 
опорный комплекс, максимальные 
значения напряжений наблюдаются 
в корнях дуг позвонка С6: 20,7 МПа 
для модели без дополнительной фик-
сации, 20,2 МПа – для модели с вен-
тральной пластиной, 22,4 МПа – для 
ТТЗИ. А также в дугах позвонка С4, где 
в модели с кейджем без дополнитель-
ной фиксации уровень напряжений 
наименьший – 7,5 МПа, дополнитель-
ная фиксация приводит к увеличению 
напряжений в дугах позвонка С4 при 
наклоне головы назад – 10,0 МПа при 
фиксации пластиной, 9,6 МПа – при 
ТТЗИ. Возрастают напряжения и в ду-
гоотростчатых суставах. Максималь-
ные значения напряжений приходятся 
на позвонки С4 и С6. Дополнительная 
фиксация оказывает положительное 
влияние на распределение напряже-
ний в этих зонах. Если кейдж без фик-
сации приводит к повышению напря-
жений до 3,9 МПа в суставах позвон-
ка С4 и до 4,1 МПа в С6, то в моделях 
с дополнительной фиксацией в суста-
вах позвонка С4 уровень напряжений 
составляет 3,8 и 3,7 МПа в моделях 
с пластиной и ТТЗИ соответствен-
но, а в суставах позвонка С6 величи-
ны напряжений составляют 3,5 МПа 
в обеих моделях. Наиболее нагружен-
ными, как и при наклоне головы впе-
ред, остаются винты в теле позвонка 
С4 – 10,2 МПа для модели с пласти-
ной и 7,6 МПа для ТТЗИ. Кейдж нашей 
конструкции также более щадяще 
нагружает винты в теле позвонка С6 
(4,4 МПа) в сравнении с накостной 
пластиной (7,6 МПа). Что касается зуб-
цов, то здесь преимущество на сторо-
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Рис. 6
Распределение напряжений в моделях при наклоне головы назад: а – сетчатый 
кейдж (вид спереди и сзади); б – сетчатый кейдж с накостной пластиной (вид 
спереди и сзади); в – телескопический телозамещающий имплантат (вид спереди 
и сзади)

Рис. 7
Распределение напряжений, возникающих в моделях при ротационных движениях: 
а – сетчатый кейдж (вид спереди и сзади); б – сетчатый кейдж с вентральной 
пластиной (вид спереди и сзади); в – телескопический телозамещающий 
имплантат (вид спереди и сзади)

а

а

б

б

в

в

не конструкции с пластиной – 9,8 МПа 
на позвонке С4 и 11,1 МПа на позвон-
ке С6. ТТЗИ и кейдж без дополнитель-
ной опоры приводят к росту напряже-
ний на зубцах со стороны позвонка 
С4 до 12,9 и 12,5 МПа соответственно, 
на стороне тела позвонка С6 – до 14,5 
и 17,8 МПа.

При анализе распределения напря-
жений в моделях при наклоне голо-
вы назад трудно отдать предпочтение 
какой-то одной конструкции, так как 
данная нагрузка приводит к неодно-
значному распределению напряже-
ний. Можно заключить, что при накло-
нах головы назад поведение моделей 
с разными конструкциями практиче-
ски равнозначно.

На рис. 7 приведены картины 
напряженно-деформированного 
состояния моделей под действием 
ротационной нагрузки.

В этом случае конструкции выпол-
няют функцию разгрузки повреж-
денного позвонка С5, но приводят 
к избыточным напряжениям в смеж-
ных позвонках.

При ротации максимальные напря-
жения возникают в элементах позвон-
ка С3, первого подвижного элемента 
в системе «позвоночник – имплантат», 
и достигают уровня 4,9 МПа в моде-
ли без дополнительной фиксации 
и 4,8 МПа в моделях с дополнительной 
фиксацией имплантата. Традиционно 
высокий уровень напряжений наблю-
дается и в телах позвонков С4 и С6. 
Так, на нижней поверхности позвон-
ка С4 значения напряжений состав-
ляют 3,7 МПа для модели без допол-
нительной фиксации и 3,3 и 2,0 МПа 
в моделях с дополнительной фикса-
цией имплантата пластиной и ТТЗИ 
соответственно. На верхней поверх-
ности тела позвонка С6 напряжения 
достигают значений 4,0, 2,9 и 2,7 
МПа для соответствующих моделей. 
В корнях дуг самый высокий уровень 
напряжений зафиксирован в позвон-
ках С3 и С6 в модели без дополни-
тельной фиксации кейджа – 13,8 
и 10,3 МПа соответственно. В моделях 
с дополнительной фиксацией кейд-
жа уровень напряжений в корнях дуг 
ниже – 10,5 и 6,0 МПа соответствен-
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но в позвонках С3 и С6 для модели 
с накостной пластиной, 11,5 и 5,2 МПа 

– в модели с ТТЗИ. При ротации высо-
кий уровень напряжений наблюдает-
ся также в пластинах дуг позвонков 
и достигает максимальных значений 
на позвонке С6 – 6,5 МПа в модели 
без дополнительной фиксации и 5,8 
и 5,7 МПа в моделях с дополнитель-
ной фиксацией имплантата пластиной 
и ТТЗИ соответственно. В дугоотрост-
чатых суставах интенсивность напря-
жений спадает до уровня 2,0–2,2 МПа 
в позвонках С3 и С6, без значительных 
отличий между моделями. Что касает-
ся крепежных элементов импланта-
та, то следует отметить очень низкий 
уровень напряжений на винтах ТТЗИ 

– 3,2 МПа на позвонке С4 и 0,6 МПа 
в позвонке С6. В то время как в модели 
с вентральной пластиной эти показа-
тели достигали уровня 8,9 и 5,7 МПа 
соответственно. На зубцах кейджей 
наблюдается прямо противополож-
ная ситуация. Наименьший уровень 
напряжений зафиксирован в модели 
с пластиной – 4,8 и 5,4 МПа со сторо-
ны позвонков С4 и С6 соответственно. 

В модели с ТТЗИ данные показатели 
составляют 4,3 и 9,8 МПа. В модели 
без дополнительной фиксации – 6,5 
и 14,3 МПа соответственно.

Исследование напряженно-дефор-
мированного состояния моделей при 
ротационных нагрузках показало, что 
дополнительная фиксация приводит 
к перераспределению интенсивности 
напряжений с зубцов кейджа на эле-
менты дополнительного крепления.

Следующий этап работы – изуче-
ние влияния размера зубцов кейджа 
на характер распределения напряже-
ний в системе «шейный отдел позво-
ночника – имплантат». Как показал 
опыт предыдущих исследований, 
основные зоны пиковых напряжений 
возникают в местах контакта имплан-
тата с костными фрагментами. Поэто-
му для анализа напряженно-дефор-
мированного состояния выбрали 
позвонки С4 и С6. На рис. 8 приведе-
ны картины распределения напряже-
ний в позвонках С6 моделей при всех 
видах использованных нагрузок.

Позвонки модели с крупными 
зубцами имеют менее интенсивную 

окраску, что свидетельствует о более 
низком уровне напряжений. Внутри 
зубцов величина напряжений очень 
низкая (менее 0,5 МПа). В модели 
с мелкими зубцами зоны повышенных 
напряжений более обширные и рас-
полагаются по всей поверхности тела 
позвонка.

Выводы

1. Наличие дополнительного кре-
пления позволяет снизить уровень 
максимальных напряжений в кост-
ной ткани позвонков, контактирую-
щих с имплантатом.

2. Кейдж нашей конструкции пока-
зал наиболее низкий уровень напря-
жений в элементах модели при нагруз-
ках на сжатие и при наклоне головы 
вперед. При наклоне головы назад 
и ротации показатели напряжений 
в обеих моделях имеют незначитель-
ные отличия в ту или иную сторону 
на разных участках.

3. Использование четырех крупных 
зубцов, перфорирующих кортикаль-
ный слой тела позвонка, приводит 

Рис. 8
Распределение напряжений в теле позвонка С6 в моделях с зубцами разного размера при всех видах нагрузки: а – крупные зубцы, 
сжимающая нагрузка; б – крупные зубцы, наклон головы вперед; в – крупные зубцы, наклон головы назад; г – крупные зубцы, 
скручивающая нагрузка; д – мелкие зубцы, сжимающая нагрузка; е – мелкие зубцы, наклон головы вперед; ж – мелкие зубцы, 
наклон головы назад; з – мелкие зубцы, скручивающая нагрузка
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