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АНОТАЦІЯ 

 

Поліщук О.С. Комплексне удосконалення і розробка інтраокулярних лінз. — 

Кваліфікована наукова праця на правах рукопису. 

Дисертація на здобуття наукового ступеня доктора філософії за спеціальністю  

163 – «Біомедична інженерія». – Національний технічний університет України 

«Київський політехнічний інститут імені Ігоря Сікорського», МОН України, м. Київ, 

2022. 

Робота виконувалася на кафедрі біомедичної інженерії факультету 

Біомедичної інженерії Національного технічного університету України «Київський 

політехнічний інститут імені Ігоря Сікорського» Міністерства освіти і науки 

України. 

Дисертація присвячена вирішенню актуальної науково-прикладної проблеми –

створенню нових моделей інтраокулярних лінз (ІОЛ) з покращеними властивостями. 

В роботі теоретично обгрунтовані та експериментально підтверджені методи 

підвищення оптичних характеристик ІОЛ та запропановані технічні рішення для 

попередження ускладнень імплантації ІОЛ для усунення катаракти.  

Проведений огляд та аналіз існуючих на цей час літературних джерел дає 

підставу вважати, що ІОЛ, представлені на сучасному ринку, мають ряд технічних і 

медичних недосконалостей, що призводить до появи після операції різних 

небажаних оптичних ефектів, які не задовольняють вимогам, як пацієнта, так і 

хірурга. Встановлено, що для усунення катаракти в багатьох випадках 

використовують лінзи товщиною менше 1 мм. При цьому відмічено, що тонкі ІОЛ 

збільшують глибину передньої камери ока, а також викликають розрідження 

скловидного тіла і, як наслідок, відшарування сітківки. Також, в 0,2 - 2,8% випадків  

трапляється зміна положення імплантованої  ІОЛ. Дислокація пов’язана з багатьма 

факторами, серед яких - недосконалість гаптичних елементів та порушення контакту 
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гаптик з капсулою кришталика з-за невідповідності розмірів ІОЛ та капсули. 

Розвиток вторинної катаракти після імплантації ІОЛ внаслідок міграції та 

розмноження залишкових епітеліальних клітин після факоемульсифікації має місце 

у 45-78% пацієнтів. Використовувані у даний час моделі ІОЛ недостатньо захищають 

задню стінку капсули кришталика та передню поверхню лінзи від осідання на них 

епітеліальних клітин. При падінні світла під певним кутом виникає залишкове 

Френелівське відбиття від поверхонь ІОЛ, яке дає різні негативні фотичні ефекти та  

викликає спотворення передачі оптичної інформації, що підсилюється абераціями 

нижчих та вищих порядків, в тому числі сферичною. Крім того, акомодаційні 

можливості штучних кришталиків обмежені порівняно із нативним  кришталиком. 

На основі проведеного аналізу можна зробити висновок, що існуючі моделі ІОЛ не  

повною мірою  замінюють функції  природнього   кришталика людини і викликають  

ряд ускладнень. Тому актуальною задачею є розробка ІОЛ нового дизайну, яка не 

має вище згаданих недоліків. 

Для вирішення поставлених задач при виконанні дисертаційної роботи 

проведені дослідження і запропоновано фундаментально нову модель ІОЛ, яка 

базується на об’ємозамінності нативного кришталика та нанесенні на оптичні 

поверхні основи шару політетрафторетилену (ПТФЕ). Розроблена ІОЛ має в собі 

низку технічних рішень, які дозволяють покращити оптичні параметри та позбутись 

інтра- та післяопераційних ускладнень. 

Об’ємозамінна ІОЛ компенсує об’єм вмістимого кришталика людини, що був 

видалений при проведенні катарактальної  хірургії, та займає  фізіологічне 

положення. Це, в свою чергу, забезпечує рівномірний розподіл навантаження на 

цинові зв’язки та зберігає контакт капсула-гіалоїдна мембрана. За рахунок того, що 

ІОЛ не містить  гаптик, а є об’ємозамінною, ризик децентрації та дислокації 

мінімізується. 
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Основний зміст дисертаційного дослідження викладений у чотирьох розділах, 

які присвячені: (і) встановленню інтра- та післяопераційних проблем, пов’язаних з 

дизайном інтраокулярних лінз; (іі) визначенню фізико-механічних недоліків, які 

спричиняють дислокації та розвиток вторинної катаракти; (ііі) оптичним 

розрахункам та дослідженням, розробці методів усунення оптичних паразитних 

явищ; (іііі) розробці ІОЛ з покращеними оптичними характеристиками і технічними 

особливостями, які не викликають інтра- та післяопераційні ускладнення, 

притаманні ІОЛ традиційного дизайну. 

У першому розділі даної дисертаційної роботи «Аналітичний огляд 

літератури» представлені результати літературного пошуку та аналізу наукових 

джерел, що розкривають проблематику основних порушуваних у дисертації задач. 

Наведені статистичні данні поширеності катаракти в світі, розглянуто еволюцію 

хірургічних методів боротьби із цим захворюванням. Проаналізовано конструкційні 

особливості сучасних ІОЛ, в тому числі їх матеріали. Приведений перелік та аналіз 

частоти інтра- та післяопераційних ускладнень в відсотковому співвідношенні при 

видаленні катаракти. Показано, що на сучасному етапі розвитку боротьби з 

катарактою, побічні явища, які супроводжують імплантацію ІОЛ, проявляються у 

вигляді нових ускладнень та недостатньому рефракційному ефекті.  

Другий розділ «Об’ємозамінна інтраокулярна лінза з покращеними 

технічними властивостями» присвячений аналізу міцності гаптичних елементів 

існуючих ІОЛ та їх удосконаленню з наступною розробкою власного варіанту 

гаптики ІОЛ. Проведено дослідження переміщення лінзи після імплантації з 

представленням інфографічних рисунків напруження, деформації, запасу міцності.  

Проведено симуляцію розвитку вторинної катаракти при імплантації існуючих ІОЛ 

та розробленої моделі лінзи з конструктивним рішенням протидії розвитку вторинної 

катаракти. Із залученням розробленого приладу проведено експеримент, який 

імітував вплив циліарного м’яза на ІОЛ. Проведено експеримент щодо дослідження 
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руху епітеліальних клітин при імплантації ІОЛ власної конструкції. Показані наочні 

та числові результати моделювання та експериментів. 

Третій розділ «Поліпшення оптичних характеристик інтраокулярної лінзи» 

присвячений оптичним розрахункам та моделюванню параметрів, якими повинна 

відповідати ІОЛ задля зменшення фотичних феноменів, фонового засвічення 

сітківки, підвищення контрастності зору та зниженням поздовжньої сферичної 

аберації.  Запропоновано та обґрунтовано методи зменшення оптичних паразитних 

явищ. Приведені розрахунки та оптичне моделювання в програмних середовищах 

Zemax та Aber. Програмне забезпечення Aber Lite 1.05 (Україна) використано для 

оцінки модульно-передатної функції (МПФ) інтраокулярної лінзи. Процес нанесення 

шару ПТФЕ різної товщини на розроблену ІОЛ за допомогою установки вакуумного 

напилення УВН-74. Вимірювання товщини шару ПТФЕ виконувалось 

чотирьохканальним вимірювачем SQM–242  (Sigma Instruments, Inc., США) із 

залученням спектрофотометра модель ЕРР2000 (StellarNet, Inc., США), ВЧ 

генератора Cesar 0403 (Dressler AE. Inc., США), вакуумметра модель CMR365 

(Pfeiffer vacuum GmbH, Австрія).  Після напорошення ПТФЕ на ІОЛ за допомогою 

зондового мікроскопа NanoScope IIIa Dimension 3000TM та конфокального лазерного 

скануючого мікроскопа LSM 500 META ZEISS проведено аналіз морфології зразків 

з плівкою, отриманою із газової фази (C2F4)n.  Перед розрізанням ІОЛ з напиленням  

мікротомом - кріостатом CM 1100 (Leica Biosystems, GmbH, Німеччина), 

проводилась їx оцінка на мікроскопі BX41 (Olympus Iberia, slr., Іспанія). 

Підтверджено, що шари напилення мають завдану рівномірну товщину при високій 

якості поверхні. Проаналізовано величину поздовжньої сферичної аберації ІОЛ  

методом візуальних фокусувань Лінника на оптичній лаві ОСК-2.   Після нанесення 

шару ПТФЕ встановлено суттєве зменшення поздовжньої сферичної аберації ІОЛ, 

порівняно із лінзами без напилення. Встановлено також, що з поміж напилень ПТФЕ 

товщинами 50 нм, 100 нм та 150 нм, найкраще задовольняє висунутим вимогам шар 
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товщиною 100 нм. Крім того, ІОЛ без напилення і після нанасення шару ПТФЕ, 

досліджені  на універсальному проекційному апараті з оптичною лавою ФОС-115. 

Визначено, що розміри фокусних плям ІОЛ з напиленням вірогідно менші, ніж 

розміри фокусних плям ІОЛ без напилення, що свідчить про кращі оптичні 

властивості перших.  

Четвертий розділ «Розробка псевдоакомодуючої інтраокулярної лінзи» 

присвячений підбору матеріалу, який по своїм параметрам максимально відповідав 

би висунутим фізико-механічним вимогам, був би подібний до нативного 

кришталика. Запропоновано оригінальну модель об’ємозамінної ІОЛ “NVision 

Optics”. Здійснено дослідження розробленої ІОЛ на акомодаційну здатність за 

допомогою ліцензійних програмних середовищ Comsol та SolidWorks. Показано, що 

лінза має можливість змінювати фокусну відстань за рахунок фізичного 

переміщення оптичної частини на відстань до 1,4 мм в напрямку рогівки. Осьове 

зміщення оптики призводить до скорочення/збільшення відстанів від лінзи до 

райдужки, забезпечуючи достатнє заломлення для зору на близьку та далеку відстані. 

Робота містить 97 рисунків, 10 таблиць, 215 літературних джерел та 4 додатки. 

Ключові слова: інтраокулярна лінза, штучний кришталик, гаптика, поздовжня 

сферична аберація, негативні фотичні феномени, політетрафторетилен, катаракта, 

вторинна катаракта, розрідження скловидного тіла, іридодонез.  
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ABSTRACT 

 
Polischuk O.S. Comprehensive improvement and development of intraocular lenses. 

— Qualifying scientific work on the rights of the manuscript.  

The dissertation on competition of a scientific degree of the doctor of philosophy on 

a speciality 163 – Biomedical engineering. – National Technical 

University of Ukraine "Igor Sikorsky Kyiv Polytechnic Institute", MES of Ukraine, Kyiv 

2022.  

Preparation was held in the biomedical engineering department of National 

Technical University of Ukraine "Igor Sikorsky Kyiv Polytechnic Institute", Ministry of 

Education and Science of Ukraine.  

The dissertation is devoted to the solution of an actual scientific and applied problem 

– creation of a new intraocular lens with improved properties. This made it possible, 

theoretically and experimentally, to substantiate the methods of improving optical 

characteristics quality and deprivation of developed technically by intra and postoperative 

complications.  

The conducted review and analysis of the existing literature sources, gives the right 

to believe that intraocular lenses (IOLs), which are presented in today's market, have a 

number of technical and medical imperfections that lead to various undesirable optical 

effects and do not meet the requirements of both the patient and the surgeon as a whole. 

Taking into account the fact that the production of thin lens optics, less than 1 mm, is 

becoming more popular due to less eye trauma and postoperative consequences, it is noted 

that thin intraocular lenses increase the depth of the eye anterior chamber and cause 

liquefaction of the vitreous and as a consequence, retinal detachment. The implanted IOL 

change in the position occurs in 0.2-2.8%. Dislocation is connected with many factors, one 

of which is the imperfection of the haptic elements and the contact of the haptic violation 

with the lens capsule due to the size mismatch between the IOL and the capsule. The 



8 
 

secondary cataracts development after intraocular lens implantation appearing because of 

migration and residual epithelial cells proliferation after phacoemulsification occurs in 45-

78% of patients. Currently used IOL models do not sufficiently protect the posterior wall 

of the lens capsule and the anterior surface of the lens from the epithelial cells deposition. 

When light hits at a certain angle, there appears a residual Fresnel reflection from the IOL 

surfaces, which carries various negative photic effects and distortion of optical information 

transmission, amplified by aberrations of lower and higher orders, including spherical. 

Artificial lenses do not give absolute accommodation in comparison with the native lens. 

Based on the analysis, it can be concluded that the existing models do not fully replace the 

functions of the natural lens of human and have a number of complications. Therefore, the 

actual task is to develop an intraocular lens of a new design, taking into account the 

elimination of the above mentioned disadvantages.  

To solve the problems in the dissertation, a fundamentally new intraocular lens 

model is proposed, which is based on the native lens volume interchangeability with the 

application of polytetrafluoroethylene onto the optical surfaces. The developed intraocular 

lens includes a number of technical solutions that allow to improve the optical parameters 

and get rid of intra and postoperative complications.  

The volume-substituting intraocular lens allows you to compensate for the volume 

of the human lens that was removed during cataract surgery and to occupy a physiological 

position. This, in its turn, creates equable load distribution on the zonula ciliaris and 

maintains the capsule-hyaloid membrane contact. Due to the fact that the IOL does not 

contain a haptic, but it is volume-substituting, the risk of decentralization and dislocation 

is minimized.  

The main content of the dissertation research is presented in four sections, which are 

devoted to: (i) identification of intra and postoperative problems related to the intraocular 

lenses design; (ii) identification of physico-mechanical defects at the dislocation and 

development of secondary cataracts stage; (iii) optical calculation and research, 
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development of methods eliminating optical parasitic phenomena methods; (iii) intraocular 

lens development, which characteristics would take  into account the elimination of optical 

and intra / postoperative disadvantages. 

The first section of this dissertation "Literature Review" presents the analytical 

review and literary research results, revealing the main tasks problems in the dissertation. 

The statistics of cataract prevalence in the world are given and the surgical methods 

evolution of struggle against this disease are considered. The design features of modern 

intraocular lenses, including their materials, are analyzed - passive. The list and analysis of 

the incidence of intra and postoperative complications as a percentage in cataract removal 

are given. It is shown that at the present stage of development cataract control, side effects 

accompanied by IOL implantation are manifested in the new complications appearance and 

failure to achieve the desired refractive result. 

The second section "Volume-substituting intraocular lens with improved technical 

properties" is devoted to the analysis of the haptic elements strength of existing intraocular 

lenses and their improvement with the following development of its own version of the 

IOC haptic. A lens moving study with the presentation of infographic images, stress, 

deformation, margin of safety was held. Literature sources containing technical varieties of 

secondary cataract prevention are presented. Secondary cataract development simulation 

during implantation of existing IOLs and developed intraocular lens with constructive 

solution of secondary cataract counteraction was held. The experiment was performed with 

the help of the developed device that imitated the ciliary muscle influence on the IOL. An 

experiment was conducted to study the epithelial cells movement during IOLs implantation 

of its own design. Visual and numerical modeling results and experiments are shown. 

The third section "Optical characteristics improving of the intraocular lens" is 

devoted to optical calculation and parameters modeling that must have an intraocular lens 

to reduce photonic phenomena and background retinal illumination with increased contrast 
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transmission and reduced longitudinal spherical aberration. Reducing optical parasitic 

phenomena methods are proposed and substantiated. Calculations and optical modeling in 

Zemax and Aber programs are presented. Aber Lite 1.05 software (Ukraine) was used to 

evaluate the мodular transfer function (MTF) of an intraocular lens. The process of PTFE 

spraying on the developed intraocular lens with the help of “UVN-74” vacuum spraying 

device are given. The thickness of the PTFE layer was measured with an SQM-242 four-

channel meter (Sigma Instruments, Inc., USA) using an EPP2000 spectrophotometer 

(StellarNet, Inc., USA), a Cesar 0403 RF generator (Dressler AE. Inc., USA), vacuum 

(Pfeiffer vacuum GmbH, Austria). After spraying PTFE on the IOL, a morphology analysis 

of the samples was done with a film obtained from the gas phase (C2F4) n.  Before cutting 

the lens by microtome-cryostat CM 1100 (Leica Biosystems, GmbH, Germany), it was 

evaluated using a BX41 microscope (Olympus Iberia, slr., Spain). The analysis was 

performed using a NanoScope IIIa Dimension 3000TM probe microscope and a LSM 500 

META ZEISS confocal laser scanning microscope. It is confirmed that the lens contains 

the required spray thickness and surface roughness. The resulting intraocular lens was 

examined on a universal projection device with optical lava “FOS-115”. The magnitude of 

the longitudinal spherical aberration by the method of visual focusing of Linnik on the 

optical lava “OSK-2” is analyzed. The method of comparison of lenses without PTFE 

spraying and with it, has revealed a decrease in longitudinal spherical aberration of the 

second. It was found that among the PTFE sprays on an intraocular lens with a thickness 

of 50 nm, 100 nm and 150 nm, the layer with a thickness of 100 nm meets the requirements 

in the best way. 

The fourth section " Pseudoaccommodation intraocular lens development" is devoted 

to the selection of material that in its parameters would meet the physical and mechanical 

requirements in the best way, similar to the native lens. An original NVision Optics volume 

replacement intraocular lens has been proposed. The study of developed intraocular lens 
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for multifocal capability was realized using the licensed software environments Comsol 

and SolidWorks. It is shown that the lens has the posibility to change the focal length by 

physically moving the optical part at a distance of 1.4 mm in the cornea direction. Axial 

displacement of the optics leads to a reduction / increase in the distance from the lens to the 

iris, providing sufficient refraction for near and far vision. 

The work consists of: 97 figures, 10 tables, 215 references and 4 appendices. 

Keywords: intraocular lens, artificial lens, haptic, longitudinal spherical aberration, 

negative photonic phenomena, polytetrafluoroethylene, cataract, secondary cataract, 

vitreous thinning, iridodones. 
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ВСТУП 

 
Актуальність теми. На сьогоднішній день найбільшу частину 

офтальмохірургічних втручань складають операції з видалення катаракти. За даними 

Всесвітньої організації охорони здоров'я (ВООЗ) катаракта є головною причиною 

сліпоти в світі [1]. Більше 85% всіх видів сліпоти припадає на людей 50 років і 

старше. Частота вікової катаракти складає близько 33 випадків на 1000 населення, а 

в похилому віці, 70-80 років, захворюваність збільшується та досягає 260 випадків на 

1000 в чоловіків та 460 випадків на 1000 в жінок [2]. Після 80-ти років, майже всі 

особи страждають цим захворюванням. Згідно розробленої математичної моделі, 

прогноз поширеності пацієнтів зі «зрілою» катарактою в різних вікових групах в 

найближчі роки складе 11% -13% від загальної популяції населення [3, 4].  

Найбільш малотравматичним та оптимальним методом боротьби з катарактою 

є екстракція та аспірація змутнілого вмістимого кришталика з використанням 

ультразвукової факоемульсифікації (УФЕ) через малий розріз рогівки з наступною 

імплантацією еластичної інтраокулярної лінзи (ІОЛ). До 98% офтальмологічних 

клінік перейшли на проведення екстракції кришталика з використанням 

факоемульсифікації (ФЕ) [5, 6, 7]. Поширеною є мікрокоаксіальна методика ФЕ 

(один основний розріз від 2,2 мм й менше). 

На жаль, існуючі ІОЛ, лише частково замінюють функції нативного 

кришталика. Після імплантації ІОЛ може з’явитись ряд негативних факторів, які 

суттєво впливають на якість життя. Всі вони пов’язані з недосконалістю сучасних 

ІОЛ. Серед них поширеними є вторинна катаракта (45% випадків), зміна положення 

лінзи (дислокація) у 0,2-2,8% пацієнтів, знижуючи зорові функції та викликаючі 

дискомфорт оптичні феномени (дзеркальне відбиття, блукаюча скотома, глер- та 

гало-ефекти) і різного типу інші ускладнення [8]. Тремтіння райдужки (іридодонез), 

нерівномірний локальний натяг капсули кришталика (КК), розрідження скловидного 
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тіла (СТ) та відшарування сітківки виявляються в 3-4% випадків [9]. Крім того,  

нездатність штучних кришталиків до акомодації та їх сферична аберація суттєво 

впливають на зорову функцію і викликають скарги пацієнтів. 

Таким чином актуальною задачею є створення та наукове обґрунтування нової 

моделі ІОЛ, яка б була позбавлена вище перелічених недоліків. Вирішення цієї 

наукової задачі створить умови для підвищення ефективності імплантації ІОЛ та 

якості зору артифакічним оком, а, також, для позбавлення пацієнтів зорового 

дискомфорту в цілому. Вищевикладене визначило мету і задачі даного дослідження. 

Мета та задачі роботи. Мета даного дослідження – комплексне 

удосконалення інтраокулярних лінз і розробка нової моделі ІОЛ із покращеними 

оптичними характеристиками (фотичні феномени та сферична аберація), яка має 

здатність до акомодації, та застосування якої не супроводжується рядом ускладнень, 

таких як вторинна катаракта, розрідження СТ, відшарування сітківки, дислокація, 

ірідодонез, збільшення передньої камери ока.   

Поставлена мета досягається розв’язанням таких задач: 

1) Провести огляд наукових джерел та провести аналіз існуючих технічних 

рішень для покращення результатів імплантації штучних кришталиків. 

2) Обґрунтувати потребу та вибрати інформативні методи дослідження і 

шляхи удосконалення оптичних, фізіологічних параметрів ІОЛ.  

3) Провести симуляційну та експериментальну оцінку міцності гаптичних 

елементів ІОЛ традиційного дизайну. 

4) Розробити засоби зменшення дисфотопсій для підвищення якості зору після 

імплантації ІОЛ. 

5) Вибрати для нанесення на акрилові лінзи біосумісний полімер із 

потрібними властивостями та оцінити якість нанесеного шару.   
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6) Виконати розрахунки і на їх основі спроектувати власні моделі ІОЛ із 

покращеними оптичними характеристиками та здатними попереджати розвиток 

вторинної катаракти.   

7) Методом фокусувань Лінника та методом екранних проекцій провести на 

оптичній лаві експериментальні дослідження розроблених ІОЛ. 

8) Створити на основі проведених розрахунків та результатів моделювання 

модель ІОЛ, здатну до акомодації. Перевірити функціонування розробленої моделі 

ІОЛ комп'ютерним моделюванням. 

Об’єкт дослідження: Інтраокулярна лінза, що імплантується на місце 

видаленого нативного кришталика людини при катаракті.  

Предмет дослідження: недоліки якості зору після імплантації ІОЛ та вплив 

ІОЛ на інші структури ока в інтра- та післяопераційному періоді. 

Методи дослідження. У дисертаційній роботі для розв'язання поставлених 

задач використовувалися методи описової анатомії та фізіології ока, моделювання 

фізіологічних процесів та симуляція фізико-механічного впливу на ІОЛ в 

середовищах  Solidworks 19 SP 5.0 (Dassault Systèmes SolidWorks Corporation, 

Франція), Comsol Multiphysics (COMSOL Inc., Швеція); фізичні та математичні 

розрахунки на основі теорії геометричної оптики, теорії енергії формозміни Mises-

Hencky, методи аналізу абераційних параметрів ІОЛ з використанням 

комп’ютерного моделювання у середовищі Zemax 13 SP 4 (Zemax Development Corp., 

США); програмне забезпечення Aber Lite 1.05 (Україна) для оцінки модульно- 

передатної функуції (МПФ) інтраокулярної лінзи; розрахунки та моделювання з 

використанням  розробленої установки симуляції дії циліарного м’яза на штучний 

кришталик.  Електронна активація  та напилення ПТФЕ на ІОЛ проводилось за 

допомогою вакуумної установки УВН-74 (ООО «ОКТБ-ТО», Калінінград). При 

нанесенні на ІОЛ шару ПТФЕ контроль молекулярних потоків полімеру відбувався 

шляхом вимірювання частоти кварцевого резонатора. Вимірювання товщини шару 
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ПТФЕ виконувалось чотирьохканальним вимірювачем SQM–242  (Sigma Instruments, 

Inc., США) із залученням спектрофотометра модель ЕРР2000 (StellarNet, Inc., США), 

ВЧ генератора Cesar 0403 (Dressler AE. Inc., США), вакуумметра модель CMR365 

(Pfeiffer vacuum GmbH, Австрія).  Перед розрізанням ІОЛ з напиленням  мікротомом 

- кріостатом CM 1100 (Leica Biosystems, GmbH, Німеччина) проводилась загальна 

оцінка поверхні спостереженням на мікроскопі BX41 (Olympus Iberia, slr., Іспанія). В 

подальшому зрізи досліджувалися на лазерному конфокальному скануючому 

мікроскопі LSM 510 META (Carl Zeiss AG, Німеччина). Морфологія напиленого 

шару ПТФЕ досліджувалася зондовим атомно-силовим мікроскопом IIIa Dimension 

3000TM (NanoScope Technologies, Inc.,  США). Оптична якість зображення, 

отриманого лінзою з ПТФЕ, оцінювалась на модифікованій оптичній лаві ФОС-115 

(Главучтехпром, РФСР) з наступною фотореєстрацією. Експериментальна оцінка 

розробленої моделі ІОЛ з вимірюванням поздовжньої сферичної аберації 

проводилось методом візуальних фокусувань Лінника на оптичній лаві ОСК-2цл 

(ГОМЗ, Санкт-Петербург) з допомогою відлікового мікроскопа. Статистична 

обробка отриманих даних проведена з використанням програмного пакету SPSS 

statistics 17.0  (International Business Machines Corp., США) із розрахунком критерію 

Стюдента. Відмінності результатів вважалися вірогідними при Р < 0,05. 

Наукова новизна отриманих результатів: 

1. Вперше проведене нанесення політетрафторетилену на ІОЛ і встановлено, 

що напилений на оптичні поверхні ІОЛ шар покращує її експлуатаційні 

характеристики та суттєво зменшує поздовжню сферичну аберацію. 

2. Вперше доведено, що нанесений шар ПТФЕ, в комплексі з віддаленням лінзи 

від райдужки зменшує Френелівське відбиття, дисфотопсію та інші фотичні ефекти. 

3. Моделюванням в середовищі SolidWorks вперше виявлені зони напруги 

гаптичних елементів традиційних моделей ІОЛ та локалізовані ділянки їх механічної 
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деструкції. 

4. Вперше запропоновано виконання по кільцевій периферії ІОЛ технологічної 

канавки, що створює пастку та бар’єр для міграції клітин А-КАК і Е-КАК і 

експериментально доведена ефективність такого рішення. 

5. Вперше розроблена об’ємозамінна модель ІОЛ із елементами, здатними до 

пружної деформації під дією циліарних м’язів, що забезпечує осьове зміщення 

оптичної частини на відстань до 1,4 мм для акомодації, підтверджене моделюванням 

в середовищах Comsol Multiphysics та SolidWorks. 

Практична цінність роботи отриманих результатів:  

1. Розроблений пристрій з регульованим навантаженням та змінною частотою 

впливу дозволяє практично оцінити пружні та міцностні властивості ІОЛ. 

2. Імплантація об’ємозамінних ІОЛ “NVision OP” та “NVision Optics”, дасть 

змогу позбутись таких негативних наслідків, як відшарування сітківки, іридодонез, 

збільшення передньої камери ока та нерівномірний натяг КМК і навантаження на 

цинові зв’язки. Завдяки тому, що оптика ІОЛ максимально віддалена від зіниці, це 

зменшує надходження до сітківки стороннього світла і підвищує чіткість, 

контрастність зору. 

3. Спеціальними гаптичними елементами об’ємозамінні лінзи надійно 

фіксуються в стабільному положенні, що попереджає дислокацію ІОЛ і випадіння її 

в скловидне тіло при порушенні задньої капсули кришталика.  

4. Покриття ІОЛ ПТФЕ зменшує ступінь відбиття, перешкоджає виникненню 

фотичних феноменів та суттєво усуває поздовжню сферичну аберацію, в порівнянні 

із лінзами без напилення, завдяки чому формується більш чітке зображення.  

5. Міграції епітеліальних клітин і розвитку вторинної катаракти протидіють 

канавка та гострий край ІОЛ, які захищають оптичну частину і задню стінку КМК 

від наростання на ній клітин після хірургічного втручання. Цей ефект підсилюється 
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антиадгезивними властивостями ПТФЕ, які перешкоджають налипанню клітин.  

6. За результатами проведених досліджень розрахована, комп’ютерно 

змодельована, проаналізована та виготовлена нова модель ІОЛ з покращеними 

властивостями, а також створений інжектор для її імплантації та у випадках 

необхідності - експлантації. 

7.  Результати проведених досліджень впроваджені у виробничу практику 

підприємства з виготовлення ІОЛ об’ємозамінного дизайну, що не містить гаптичних 

елементів притаманних існуючим інтраокулярним лінзам. 

Особистий внесок автора. Здобувач приймав безпосередню участь в 

проведенні теоретичних та експериментальних досліджень, в аналізі одержаних 

результатів та формулюванні висновків. Основні теоретичні, розрахункові та 

експериментальні результати отримані здобувачем самостійно. Спільно з 

керівником, кандидатом медичних наук, доцентом В.В. Козяром сформована 

проблема дослідження, сформульовані мета і задачі, вибрані методи дослідження. 

Наукова ідея дослідження, наукові положення та висновки дисертації, що виносяться 

на захист, належать автору. Автор приймав основну участь в розробці і патентуванні 

оригінальних розробок та технічних рішень. Автором виконаний інформаційний 

пошук, аналіз джерел наукової літератури по досліджуваній проблемі, розрахунки, 

аналіз результатів дослідження, інтерпретація і порівняння даних. Автор самостійно 

розробив нову модель ІОЛ “NVision Optics”, інжектор для її імплантації та 

експлантації, пристрій для дослідження пружніх властивостей ІОЛ. Висновки 

дисертації сформульовані спільно з науковим керівником. Основна частина 

отриманих результатів доповідалась автором особисто на вітчизняних та 

міжнародних конференціях.  
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У роботах, які опубліковані у співавторстві, здобувачеві належить наступне:  

1. Проведений огляд та аналіз існуючих на цей час інтраокулярних лінз, 

матеріалів, основних вимог, що висуваються до інтраокулярних лінз. На основі 

огляду інформаційних джерел виконаний порівняльний аналіз  інтраопераційних та 

післяопераційних ускладнень.  

2. Розроблений пристрій для дослідження пружніх властивостей 

інтраокулярних лінз, з допомогою якого проведений експеримент по оцінці міцності 

гаптичних елементів ІОЛ. 

3. Розроблено метод та виконані розрахунки покращення оптичних 

характеристик інтраокулярних лінз, а проведене комп’ютерне моделювання в 

середовищі Zemax підтвердило правильність розрахунків. 

4. Запропоновано технічне рішення попередження розвитку вторинної 

катаракти в післяопераційному періоді, за допомогою програмних середовищ 

SolidWorks та Comsol Multiphysics проведена комп’ютерна симуляція руху 

епітеліальних клітин в КМК.  

5.  Автором розроблено пристрій для експериментального підтвердження 

ефективності запропонованого конструктивного рішення попередження міграції 

епітеліальних клітин та розвитку вторинної катаракти. 

6. Розроблено оригінальну об’ємозамінну ІОЛ модель “NVision Optics”, 

проведено її комп’ютерний аналіз та оптичне дослідження. 

7. Проведене напилення політетрафторетилену на ІОЛ за допомогою 

установки вакуумного напилення УВН-74 з наступним дослідженням морфології 

плівки ПТФЕ за допомогою атомно-силового мікроскопу NanoScope IIIa Dimension 

3000TM та конфокального лазерного скануючого мікроскопу  Zeiss LSM 510 META. 

8. На універсальному проекційному апараті з фотооптичною лавою “ФОС-

115” проведене порівняння розмірів фокусних плям ІОЛ без та з шаром ПТФЕ. 
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9. На оптичній лаві ОСК-2цл, за допомогою відлікового мікроскопа методом 

візуальних фокусувань Лінника встановлено суттєве зменшення поздовжньої 

сферичної аберації ІОЛ запропонованої конструкції з напиленим 

політетрафторетиленом. 

10. Проведено статистичну обробку результатів дослідження з використанням 

ліцензійного середовища SPSS Statistics. 

11. За допомогою програмних середовищ Comsol Multiphysics та SolidWorks 

досліджена та доведена акомодаційна здатність запропонованої інтраокулярної лінзи 

“NVision Optics”. 

12. Розроблено інжектор для імплантації та експлантації інтраокулярних лінз. 

 

Апробація результатів дисертаційної роботи. Основні наукові і практичні 

результати роботи доповідалися і обговорювалися на 8-и міжнародних науково-

технічних конференціях:  

1. Monografia pokonferencyjna "Science, Research, Development № 12". Belgrade 

(Serbia), Poland, (2018); 

2. V Міжнародна науково-практична конференція «Медицина, фармація, 

здоров’я – 2019» м. Київ; м. Карлові Вари (22 лютого 2019); 

3.  Філософські засади креатосфери у контексті творчості: Міжн. конф., Київ, 

(30 травня 2019); 

4. Інформаційні системи та технології в медицині» (IСM–2020), Харків, (26-27 

листопада 2020); 

5. II International Scientific and Practical Conference «SCIENTIFIC PRACTICE: 

MODERN AND CLASSICAL RESEARCH METHODS», Boston, USA, (October 15, 

2021); 

6. Інформаційні системи та технології в медицині» (IСM–2021), (25–26 

листопда 2021). 
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7. MODERN TECHNOLOGIES OF BIOMEDICAL ENGINEERING, Odesa, 

Ukraine, (May 25-27, 2022). 

8. XIII International Scientific and Practical Conference "MODERN DIRECTIONS 

OF SCIENTIFIC RESEARCH DEVELOPMENT". Chicago, USA, (June 15-17, 

2022). 

 

Публікації. Всього за матеріалами дисертації опубліковано 22 роботи, в тому 

числі 6 статтей у фахових наукових виданнях України, що входять до міжнародних 

науковометричних баз, 1 стаття в іноземному фаховому виданні, що входить до бази 

даних Scopus, 7 патентів України на корисну модель та 8 тез доповідей на 

міжнародних науково-практичних конференціях.  

  

Структура та об'єм дисертації. Дисертація складається зі вступу, 4 розділів, 

висновків, списку використаної літератури та 4 додатків. Повний об’єм дисертації 

213 сторінок, з об’ємом основного тексту 158 сторінки. Дисертація містить 97 

рисунків, список використаних джерел із 215 посилань на 28 сторінках. 
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РОЗДІЛ 1: АНАЛІТИЧНИЙ ОГЛЯД ЛІТЕРАТУРИ 

 

1.1.  Прогресування катаракти та її хірургічне лікування 

 
Вважається, що вивчення катаракти було розпочате Гіппократом, адже саме 

він дав назву захворюванню. З грецького (від лат. cataracta) це слово перекладається 

як «водоспад» — офтальмологічне захворювання, пов'язане з помутнінням 

кришталика ока, що викликає різні ступені розладу зору. Відповідно до думки деяких 

вчених, першим, хто описав кришталик, був Арістотель, який вважав його 

скупченням слизу [11]. 

У структурі патології органу зору, перше місце займає вікова катаракта, яка 

виявляється практично у кожного другого пацієнта віком більше 60-ти років. Це 

поліетіологічне захворювання, яке залежить від статі, віку, шкідливих звичок, 

супутніх захворювань та впливу високих доз ультрафіолета (УФ) і хімічних речовин.  

При цьому катаракту діагностують в 2 рази частіше у жінок, ніж у чоловіків [12]. 

Вивчення динаміки структури поширеності офтальмологічних захворювань в 

Україні за 10 років показало підвищення питомої ваги катаракти з 14,7% до 15,9% 

[13]. Третина осіб від загальної кількості пацієнтів, що госпіталізуються в очні 

стаціонари - хворі з катарактою [14]. Поширеність катаракти в Україні за критерієм 

звернення становить від 980 до 1200 на 100 тис. населення [15, 16, 17]. 

Єдиним методом боротьби з цим захворюванням є хірургічне втручання з 

послідуючим видаленням вмістимого кришталика при використанні 

факоемульсифікації (ФЕ), через малий, самогерметизуючий, тунельний розріз з 

імплантацією еластичної, а в окремих випадках, і жорсткої інтраокулярної лінзи 

(ІОЛ) внутрішньокапсульно [18, 19, 20, 21, 22].  В теперішній час екстракція 

катаракти є однією з найбільш часто виконуваних офтальмологічних операцій в світі.  

В багатьох роботах показано, що хірургічне лікування цієї патології збільшує не 
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тільки величину очікуваної тривалості життя  пацієнтів, а й якість їх життя в цілому 

[20; 23]. 

Для сучасного світу характерно прискорене старіння населення і збільшення 

середньої тривалості життя, що викликає ріст поширеності ускладненої катаракти, з 

чим пов'язана зростаюча потреба в якісному вдосконаленні хірургії катаракти з 

використанням сучасних інтраокулярних лінз (Kessel L., 2011) [24]. За оцінками 

Всесвітньої організації охорони здоров'я (ВООЗ), щорічно виконується приблизно 18 

мільйонів втручань з видалення катаракти. У найближчій перспективі через 

демографічний процес старіння населення ця цифра може зрости до 24 мільйонів 

[25]. Супутні захворювання ускладненої катаракти, зміни клініко-функціональних 

параметрів ока значно підвищують ризик розвитку операційних і післяопераційних 

ускладнень, що може значно знизити функціональний результат операції [26]. Ними 

можуть бути, дислокація лінзи, різного типу оптичні відхилення, розвиток вторинної 

катаракти та ін. Ці та інші відхилення повинні мати прогнозований характер з метою 

їх майбутнього попередження. Саме тому, прогнозування є важливим фактором на 

етапі розробки нових інтраокулярних лінз. 

 
1.2. Розвиток хірургічних методів боротьби з катарактою 

 
Хірургія катаракти відома ще з V століття.  В кожного народу була як власна 

назва, так і методика лікування цієї недуги. Операції, що дали початок сучасним 

методам видалення катаракти, пов’язують з іменем Жака Давіеля, адже в 1747 р. він 

виконав першу в світі операцію по екстракції катаракти провансальському ченцю-

самітнику в Марселі [27].  

На зміну запропонованого методу Ж. Давіеля в 40-і роки XX століття прийшла 

інтракапсулярна екстракція катаракти, яку модифікував Дж. Ельшніг, а пізніше, 

удосконалив польський офтальмолог Т. Крвавич. Основним напрямком 
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удосконалення хірургії катаракти, було зменшення розрізу ока, задля зниження 

частоти розвитку післяопераційних ускладнень. З огляду на це, розріз для екстракції 

кришталика був зменшений до 7-8 мм [28]. Варто відмітити, що малим розрізом, 

вважається розріз, не більше 6,5 мм, який має дві і більше площини, та забезпечує 

ефект самогерметизації. Виявлено, що величина післяопераційного астигматизму 

залежить від віддаленості розрізу від лімба [29, 30]. 

В 1948 р. Н. Рідлі винайшов акрилову лінзу і вже 29 листопада 1949 р. в 

Лондонському шпиталі Св. Томаса вперше була імплантована ця полімерна лінза. В 

подальшому розвитку інтраокулярних лінз виділяють п’ять поколінь: 

1. 1949-1954 рр. – задньокамерна лінза з органічного скла;  

2. 1952-1962 рр. – передньокамерна інтраокулярна лінза;  

3. 1953-1973 рр. – інтраокулярна лінза з підтримкою на райдужній оболонці;  

4. С 1963 р. – сучасні варіанти передньокамерних інтраокулярних лінз.  

5. С 1975 р. – сучасні варіанти задньокамерних інтраокулярних лінз [31]. 

Крім стандартної методики хірургічного втручання, коли ядро кришталика 

видаляється повністю, широкого поширення набула методика, яка полягає в 

механічному дробленні ядра кришталика в передній камері з наступним виведенням 

його фрагментів. Даний підхід носить назву механічна факофрагментація або 

факосекція [32]. 

Сучасна медична практика така, що розріз ока, який складає більш ніж 3 мм, 

потребує використання шовного матеріалу [33]. У літературі розрізи поділяють на 

малі та стандартні, що потребують накладення швів з метою герметизації; склеральні 

тунельні розрізи, для герметизації яких досить одного шва; малі склеральні, 

корнеосклеральні, тунельні самогерметизуючі не потребують накладання швів [34].  

На сьогоднішній день існує один спосіб лікування катаракти – це хірургічне 
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втручання, яке полягає в заміні нативного помутнілого кришталика на штучний. 

Серед безлічі різновидів хірургічних операцій найбільшого поширення набула 

ультразвукова (УЗ) факоемульсифікація (ФЕ), початок якої в 1967 р. поклав 

Ч.Кельман [31]. Він виконав першу ультразвукову ФЕ з використанням апарата 

фірми «Cavitron» (США). Даний підхід екстракції катаракти відкрив нову еру в 

історії катарактальної хірургії і радикально змінив методологію процесу. 

Необхідно зазначити, що більшість провідних офтальмологічних клінік 

перейшли на хірургію катаракти малих розрізів, видаляючи 98% катаракт шляхом 

ФЕ з імплантацією еластичних моделей ІОЛ [11]. Однією з головних переваг 

ультразвукової ФЕ, є зниження операційної травми і інвазивності втручання [18, 35, 

36, 37]. Використання ФЕ дало змогу скоротити час проведення операції та 

відмовитись від великих розмірів розрізів ока, натомість замінивши їх проколом. 

Завдяки цьому попереджається розгерметизація та декомпресія ока, істотно 

зменшуються випадки експульсивної кровотечі та відшарування судинної оболонки. 

Екстракцію цілого кришталика було замінено його розрідженням та наступним 

вимиванням. Це, в свою чергу, дозволило змінити жорсткі стаціонарні умови 

перебування пацієнта в лікарні на амбулаторні. 

Існує велика кількість технік фрагментації ядра. В 1990 р. J.R. Shepeerd описав 

техніка поділу ядра кришталика на 4-и квадранти [38], що отримала назву «divide and 

conquer». Відповідно до методики «divide and conquer», ультразвуковим 

накінечником з кутом зрізу факоголки 30-45° при низьких значеннях вакуума і 

високої потужності УЗ, в ядрі вирізають дві взаємно перпендикулярні борозни з 

конфігурацією, що відповідає задній капсулі і глибині 90% від товщини ядра, потім 

за допомогою шпателя, розташованого паралельно накінечнику 

факоемульсифікатора, ядро розділяють на частини, створюючи кілька фрагментів 

ядра, які в подальшому емульсифікуються [39].  Пізніше W.V. Maloney і співавт. 

описали техніку «сrаk аnd flip» фрагментації твердого ядра [40]. В 1993 р. техніку 
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дроблення ядра «рhасо-сhор» за допомогою гачка запропонував K. Nagahara [41]. 

Пізніше була запропонована техніка «stop аnd сhор», при якій спочатку формується 

борозна в ядрі кришталика, потім ядро механічно ділиться на дві половинки, що 

виводяться в ділянку капсулорексиса і кожна з яких фрагментується за допомогою 

«phaco-сhорe» техніки. 

Попри очевидні досягнення в ультразвуковій ФЕ, вона містить всі недоліки, 

що пов’язані з нeгативним впливом УЗ на тканини ока, а саме: кавітацію та генерацію 

теплової енергії [42, 43, 44, 45, 46, 47, 48, 49]. Існуючі наслідки ультразвукової 

факоемульсифікації стали стимулом до пошуку нових більш енергетично 

“холодних” методів екстракції катаракти. 

З метою зменшення ризику ускладнень і підвищення функціональних 

результатів, в медичну практику окремих етапів катарактальної хірургії все більше 

вводять застосування фемтосекундного лазера (ФСЛ) [50]. Вперше, ФСЛ для 

проведення рогівкових розрізів, капсулотомії і фрагментації ядра кришталика був 

застосований професором Z. Nagy в 2008 р. в Будапешті [51]. Довжина хвилі 

інфрачервоного діапазону, при якій працює ФСЛ, складає 1053 нм. Короткі імпульси 

лазера на протязі 10-15 секунд діють на певну, визначену ділянку тканини без впливу 

на  рогівку, райдужну оболонку, зв'язковий апарат і капсульний мішок кришталика 

[52, 53, 54, 55, 56, 57, 58].  

ФСЛ дозволяє створити центрований капсулорексис круглої форми з 

достатньою міцністю, який має переваги в порівнянні з капсулорексисом, 

сформованим мануально [52, 56, 59, 60, 61]. Найчастіше, виконують капсулорексис 

діаметром від 5 мм до 6 мм. Деякими авторами рекомендується вибирати розмір 

капсулорексиса в залежності від діаметра оптичної частини ІОЛ, що імплантується 

[62, 63, 64, 65, 66].   

Оптимальний розмір (діаметр) та центральне положення розрізу передньої  

стінки капсули кришталика, забезпечує максимально точне розміщення лінзи і 
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рівномірний натяг капсульного мішка (КМ) при  імплантації ІОЛ. Маніпуляція 

автоматизована, лазерна система сама формує розріз, дає можливість досягнути 

високих показників, при яких хірургу необхідно лише вибрати і задати оптимальні 

параметри роботи лазера. Відмічено, що з використанням фемтолазера для 

капсулорексиса величина аберацій ока в післяопераційному періоді, значно нижча, 

ніж після капсулотомій, виконаних вручну. Використання ФСЛ для фрагментації 

ядра кришталика полегшує проведення ФЕК до 50% за рахунок зменшення енергії 

ультразвукового впливу та часу проведення оперативного втручання [58, 67]. 

Програмне забезпечення ФСЛ пристрою, дозволяє проводити фрагментацію ядра в 

радіальному напрямку, у виді окружностей заданого діаметра та їх комбінації. На 

жаль, висока ціна апарата та витратних матеріалів до нього є завадою до його 

повсякденного використання.   

Сьогодні, під впливом технічного прогресу, впроваджується використання 

лазерної екстракції катаракти (ЛЕК). Цей напрямок являється принципово новим і 

вже зараз зарекомендував себе, як один із кращих методів екстракції катаракти. 

Завдячуючи низькочастотним імпульсам, ЛЕК чинить менший вплив на тканини ока, 

ніж високочастотні коливання ультразвуку [68]. При лазерній екстракції катаракти 

використовують випромінювання Nd: YAG-лазера з довжиною хвилі 1,44 мкм, 

частотою 5-30 Гц, енергією  імпульсу від 100 до 300 мДж і тривалістю імпульсу до 

200 мск. 

Незважаючи на широке використання віскоеластиків і різних збалансованих 

іригаційних розчинів, BSS, BSS-plus і інших, актуальними залишаються проблеми, 

пов'язані з втратою ендотеліальних клітин [69]. До основних факторів, що 

призводить до втрати ендотеліальних клітин при ультразвуковій ФЕ, відносять 

тривалу дію УЗ на інтраокулярні структури [70,71,72], енергетичний вплив і 

механічну травму фрагментами ядра, контакт ендотелію з кришталиковими масами 

[73], вплив потоку іригаційної рідини [74], виникнення вільних радикалів [75]. 
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Втрата ендотеліальних клітин, відновлення яких проходить повільно за рахунок  

гіпертрофії та міграції клітин, призводить до збільшення термінів післяопераційної 

реабілітації. 

Загальна втрата клітин ендотелію рогівки після ЛЕК вдвічі менша, ніж після 

ультразвукової ФЕК, тонкий процес клітинної репаративної регенерації закінчується 

на 2 міс. раніше, ніж після ультразвукової факоемульсифікації катаракти (УФЕК) 

[76].  Переваги ЛЕК, як більш малотравматичної технології, максимально виражені 

при видаленні катаракт з високою щільністю ядра кришталика і ускладнених 

катаракт. Відсутність механічного натиску на кришталик вигідно відрізняє 

технологію ЛЕК від УФЕК, при якій не вдається повною мірою зняти механічне 

навантаження на зв'язковий апарат кришталика. Тиск на кришталик в процесі 

мануальної фрагментації ядра може спровокувати розриви ослаблених волокон 

цинових зв'язок [77]. 

Ще однією технологією, яка може замінити УФЕК, є Catapulse Med-Logics. 

Установка працює таким чином, що Catapulse створює в аспіраційній лінії 

коливання, при якому кришталикова речовина разом з аспіраційними потоками 

рухаючись до факонакінечника, вдаряється в останній, за рахунок чого відбувається 

факофрагментація. Перевагою такої технології є відсутність рухомих елементів, що 

створюють термічний вплив. Завдяки відсутній необхідності охолодження 

факонакінечника і відсутності іригаційного рукава, розмір рогівкового розрізу при 

факоемульсифікації за технологією Catapulse, може становити 1,4 мм [78]. Виходячи 

з вище сказаного, використання системи Catapulse Med-Logics разом з 

фемтолазерною факофрагментацією є безпечною та надійною методикою 

факоемульсифікації, що має перспективи розвитку в майбутньому. Запропоновані 

технології створюють потреби та перспективи в нових моделях інтраокулярних лінз. 
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1.3. Конструкції, матеріали сучасних ІОЛ та методи їх імплантації 

 
Інтраокулярна лінза може бути призначена для лікування катаракти та корекції 

аномальної рефракції, відповідно до цього, використовується афакічні та факічні 

лінзи. Афакічною лінзою є ІОЛ, що імплантуються на місце видаленого нативного 

кришталика, факічна ж лінза, може бути імплантована без видалення кришталика. В 

даній роботі розглядаються афакічні штучні кришталики, що призначені для 

хірургічного усунення катаракти. 

Будь-яка ІОЛ складається з двох частин: оптичної, що виконує основну 

функцію формування зображення та опорної (гаптичної), що забезпечує стабільне 

розташування в оці. Оптична частина ІОЛ – це лінза діаметром близько 5-6,5 мм. 

Гаптична частина ІОЛ складається із дужок, вид і форма яких суттєво відрізняються 

в різних моделях. Загальний розмір ІОЛ (оптика з гаптикою) досягає 13,5 мм. 

Монолітну конструкцію лінз, оптична частина та гаптика яких виготовлені з одного 

матеріалу, прийнято називати моноблоком (Рис.1.). Інші ІОЛ виготовляють з двох і 

більше матеріалів.  

 

Рис.1. Монолітні інтраокулярні лінзи 

 

Перші ІОЛ виготовлялися із жорсткого матеріалу, вони мали постійну форму і 

не були достатньою гнучкими. Матеріалом для жорстких ІОЛ слугує 

поліметилметакрилат (ПММА). Щоб помістити такі ІОЛ в око в процесі операції 

необхідно було робити великий розріз (більше, ніж 3мм), а після імплантації - 
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накладати шви. При імплантації таких ІОЛ в оптичній системі людини виникало 

чимало аберацій різних порядків. Як результат, корекцію зору було важко 

спрогнозувати у зв’язку із значною операційною травмою. [65,77] 

З плином часу і відкриттям нових полімерних матеріалів, сьогодні прийнято 

використовувати гнучкі ІОЛ. Гнучкі лінзи дають можливість проводити імплантацію 

за допомогою спеціального інжектора через розріз менше 1,8 мм. Після імплантації 

лінзи в око, вона самостійно розправляється та приймає стійке положення. 

Використання інжекторів дозволяє виконувати імплантацію ІОЛ значно швидше, в 

порівнянні з імплантацією жорстких лінз.  Існують три види інжекторів: [79] 

 Одноразові;  

 Багаторазові, які стерилізуються (титанові);  

 Системи Preload (з уже заправленої ІОЛ). 

Гнучкі інтраокулярні лінзи виготовляють з еластичних синтетичних полімерів, 

біологічно сумісних з тканинами ока. Прикладами таких матеріалів можуть служити 

акрил, силікон, гідрогель та коламер. Розрізи розміром менше, ніж 3 мм, не 

потребують використання шовного матеріалу, це своєю чергою дає сприяє швидкому 

післяопераційнму одужанню. [33] 

До матеріалу, з якого виготовляється ІОЛ та гаптики, висуваються наступні 

вимоги:  

• біологічна інертність;  

• відсутність канцерогенних властивостей;  

• хімічна стійкість протягом десятків років; 

• стійкість до стерилізації;  

• здатність до пластичного формування і механічної обробки;  
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• висока прозорість; 

• відносно високий показник заломлення;  

• низька відносна щільність;  

• стабільність оптичних характеристик на протязі не менше 50 років;  

• спектр пропускання променів повинен бути близьким до спектра 

пропускання природного кришталика. 

Як матеріал для ІОЛ, найбільшим попитом користується акрил, який є 

біологічно сумісним і має задовільні оптичні характеристики. Акрил може бути  

гідрофобним та гідрофільним. Гідрофобний акрил був розроблений спеціально для 

виготовлення ІОЛ і має низький рівень вмісту води та відносно високу прозорість в 

порівнянні з гідрофільним, що може містити понад 26% води і бути менш прозорим. 

По способу заломлення світла ІОЛ можна розділити на такі типи: 

 Сферичні — перші інтраокулярні лінзи. Сферичні лінзи вважаються 

“економкласом” і морально застарілими. Багато клінік відмовилися їх 

використовувати, тому, що така оптика викликає великі спотворення зору. Сферичні 

лінзи заломлюють світло в центрі і по краях по-різному. Цей ефект обумовлений тим, 

що пропускаючи через себе промені світла, сферична лінза переломлює їх під різним 

кутом, вони не сходяться в одній фокусній точці внаслідок сферичної аберації (СА). 

З-за цього виникає світлорозсіяння, що знижує чіткість зору і може створити ефект 

засвіченого зображення. Сферичні аберації, що виникають після імплантації 

стандартних сферичних ІОЛ, сприяють збільшенню глибини фокусування, але при 

цьому зменшують якість ретинального зображення [80]. 

 Асферичні лінзи слід вважати сучасним стандартом ІОЛ. Асферичні штучні 

кришталики заломлюють світло однаково, незалежно від того, чи падає воно на 
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центр лінзи або на її край. Встановлено факт, що якість зору після імплантації 

асферичних ІОЛ вище, ніж при використанні лінз сферичного дизайну  

Для часткової компенсації втраченої акомодаційної можливості зараз широко 

використовуються біфокальні ІОЛ. На даний час існує два основних типи 

біфокальних ІОЛ, по способу корекції зору: рефракційні і дифракційно-рефракційні. 

 Рефракційні — розподіл енергії світлового потоку між фокусами 

виконується за рахунок радіальної сходинкової залежності заломлюючої сили лінзи. 

Це досягається або за рахунок різних радіусів кривизни центральної та периферійної 

частин лінзи, або шляхом відмінності показників заломлення центральної і 

периферійної ділянок. В лінзі може бути і кілька ділянок з різною заломлюючою 

силою, що утворюють ряд кільцевих зон. В будь-якому випадку хід променів через 

всі зони лінзи повністю описується законами геометричної оптики, законами 

рефракції. Недолік рефракційних біфокальних лінз полягає в тому, що при 

зменшенні діаметра зіниці, при яскравому освітленні, периферійні ділянки лінзи 

можуть бути повністю закритими і в цьому випадку біфокальні властивості 

втрачаються. Для збереження біфокальних властивостей при зменшенні діаметра 

зіниці необхідна конструкція ІОЛ з великою кількістю кільцевих зон, заломлююча 

сила яких повторюється через одну. 

 Дифракційно-рефракційні — для опису дії яких використовується принцип 

Гюйгенса-Френеля. Одна з поверхонь ІОЛ є монофокальна заломлююча (гладенька), 

а на іншу поверхню наноситься дрібно-структурний кільцевий рельєф, зазвичай  

трикутного профілю вздовж радіального напряму. Цим рельєфом забезпечується 

дифракційне розподілення світла. Підбором заломлюючої сили (кривизни) 

гладенької заломлюючої поверхні можна впливати на поздовжнє зміщення 

дифракційних максимумів, забезпечуючи тим самим необхідну силу заломлення 

всієї ІОЛ. 
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По способу корекції зору: 

 Монофокальні — здатні відновити зір в одному із діапазонів, а саме на 

близьку  або віддалену відстань, в залежності від потреби пацієнта. Після імплантації 

таких ІОЛ для зміни зорового діапазону потрібна очкова корекція, в більшості 

випадків вона застосовується для забезпечення  чіткого зору на близькій відстані; 

 Мультифокальні (псевдоакомодуючі) ІОЛ дозволяють отримати високу 

гостроту зору в функціональному близькому діапазоні, на відстані 40 см, та у 

віддаленому діапазоні. За статистикою, до 80% пацієнтів, яким була імплантована 

мультифокальна ІОЛ, не користуються окулярами взагалі; [81] 

 Акомодуючі — принцип роботи яких полягає в симуляції роботи нативного 

кришталика ока людини при задії циліарних м’язів, що дає можливість забезпечити 

відносно високі показники зору на різних дистанціях; 

 Зі збільшеною глибиною фокуса (EDOF) — ІОЛ, що проектують широкий 

діапазон простору в одну фокальну зону на сітківці. Здатні забезпечити зір в 

діапазонах від 42-45 см до безкінечності без фокальних точок.  ІОЛ EDOF 

дозволяють отримати високу гостроту зору в близькому та віддаленому діапазонах. 

За додатковими можливостями корекції: 

 Торичні — передбачені для корекції катаракти, ускладненої астигматизмом 

та забезпечують монофокальний зір. Оптика торичних ІОЛ містить циліндричну 

поверхню, яка виправляє ефект «кривого дзеркала»; 

 Торичні мультифокальні — передбачені для корекції астигматизму та 

забезпечують зір на близьку та віддалену відстань. З-за того, що рогівка має більшу 

заломлюючу здатність, вплив рогівкового астигматизму на зір більший, ніж 

кришталикового. За статистикою лікарів, рогівковий астигматизм зустрічається у 

пацієнтів значно частіше [82]. 

Відомо, що практично будь-яке оптичне середовище зменшує вплив УФ. Так, 
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віконне скло майже повністю затримує середньо- і короткохвильову частину 

ближнього УФ. З іншого боку, скло добре пропускає довгохвильову частину УФ 

випромінювання, що становить близько 70% загальної інтенсивності. В ході 

операційного втручання по видаленню катаракти, разом з кришталиком видаляється 

природній жовтий фільтр, що протидіє негативному впливу УФ випромінювання на 

сітківку ока. Задля збереження захисних функцій, протидії розвитку дистрофії, 

вікових захворювань сітківки, сучасним стандартом є наявність в ІОЛ жовтого 

фільтра. Його функція — відсікати промені синього спектра і при цьому не 

порушувати баланс колірного сприйняття. Для забезпечення цих та інших оптичних 

показників лінза повинна мати стабільне та правильне положення в оці. 

Розташування ІОЛ в оці забезпечується за допомогою фіксуючих гаптичних 

елементів, що приєднані до оптики. Гаптичні елементи не завжди попереджують 

дислокацію лінзи, інколи викликають деформацію капсульного мішка та 

нерівномірно розподіляють навантаження на цинові зв’язки [8].  

Гаптика може бути ангульована, неангульована і торсіонна (Рис.2.): 

 

Рис.2. Види нахилу гаптики відносно лінзи 

• Неангульована (планарна) гаптика (лінза і гаптика лежать в одній площині, 

Рис.2, A). 

• Ангульована гаптика (розміщується під кутом до площини лінзи, Рис.2, Б).  
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• Торсіонна (гаптика, яка має пружньо-деформовані властивості, Рис. 2, В)  

ІОЛ, матеріал гаптики яких відрізняється від матеріалу оптики (не монолітні), 

більш схильні до їх відломлення, що призводить до проблем різного типу. Лікарями 

було не одноразово відмічені випадки відриву опорних елементів лінзи від оптики 

[8, 83, 84]. Зміна положення ІОЛ трапляється у 0,2-2,8% пацієнтів, знижуючи зорові 

функції та викликаючи, як оптичні феномени, так і різного типу ускладнення [85].  

На сьогоднішньому ринку представлено більше 1500 моделей ІОЛ різного 

дизайну, які мають, як переваги, так і недоліки [83]. Вибір тієї чи іншої ІОЛ залежить 

від параметрів ока, особливостей патологічного процесу та запланованого бажаного 

результату. Стабільність параметрів ІОЛ забезпечує високу якість життя та зору на 

десятки років. 

 

1.4. Післяопераційні проблеми, пов’язані з імплантацією інтраокулярних 

лінз    

 

Не дивлячись на те, що останні два десятиліття ознаменувались значними 

удосконаленнями хірургічного лікування катаракти з імплантацією ІОЛ, 

зменшенням кількість випадків ранніх та пізніх післяопераційних ускладнень, їх 

рівень залишається достатньо високим. Частота слабкості зв’язкового апарату 

кришталика у пацієнтів з катарактою складає від 5% до 15% [86, 87], що може 

провокувати його розрив. У зв’язку з цим, в післяопераційному періоді ризик 

дислокації ІОЛ у таких пацієнтів є високим. Зміна положення лінзи трапляється у 

0,2-2,8% прооперованих, знижуючи зорові функції та викликаючи, як оптичні 

феномени, так і різного типу ускладнення [85]. Ризик децентрації та поворота 

оптичної частини найчастіше трапляється при імплантації асферичних, торичних та 

мультифокальних ІОЛ [88]. Закономірно, чим більше часу пройшло після 

оперативного втручання, тим вищий ризок зміщення. У пацієнтів, яким імплантована 

ІОЛ без фіксації опорних  елементів в капсульному мішку, зустрічається розвиток 
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екзогенної пігментації. В цьому випадку, опорні елементи можуть травмувати 

відростки циліарного тіла, прикореневу зону радужної оболонки і викликати 

“розпорошення” пігменту. 

Скорочення передньої капсули відбувається практично у всіх пацієнтів після 

імплантації ІОЛ, особливо активно в перші 3 місяці після операції [89], але більш 

виражений цей процес у хворих з псевдоексфоліативним синдромом [90]. Значне 

скорочення передньої капсули призводить до тракційного натягу кришталикових 

зв'язок, послаблює їх і сприяє розриву. Розвиток вторинної катаракти після операції 

унаслідок міграції та розмноження залишкових епітеліальних клітин після 

факоемульсифікації трапляється у 45–78 % пацієнтів [91]. Наростаюче помутніння 

задньої капсули за рахунок швидкої проліферації епітеліоцитів кришталика, на 

думку Faisal S. et al. [92], може збільшувати сумарну масу КМ + ІОЛ, підвищуючи 

тим самим навантаження на зв'язки кришталика.  

Досить часто, після імплантації ІОЛ реєструється післяопераційна форма 

астигматизма, що залежить від  методики проведення імплантації лінзи, величини 

розрізу рогівки, наявності швів та ін. Задля зменшення травматичності ока та 

полегшення імплантації штучного кришталика, сучасні виробники ІОЛ, 

виготовляють їх якомога тоншими. З одного  боку це протидіє появі значних аберацій 

в оптичній системі, що виникають за рахунок травматичності рогівки під час 

операції, також скорочує час післяопераційного одужання, а з іншого, це є фактором 

ризику розрідження склоподібного тіла і як наслідок, відшарування сітківки. 

Присутні на сучасному ринку ІОЛ мають товщину 1 і менше міліметра, що дає змогу 

імплантувати їх через розріз, який не перевищує 1,8 мм. Збільшена передня камера 

ока, що формується за рахунок невідповідності об’єму штучного кришталика до 

природнього, підвищує ризик виникнення дисбалансу внутрішньоочного тиску 

(ВОТ) та тракційний натяг зв’язок КМ. Високий ВОТ також може бути причиною, 

наприклад, недостатньо вимитого з передньої камери ока спеціального гелю, що 
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вводиться під час імплантації ІОЛ. Це створює перешкоду для прохідності очних 

каналів. В той же час, в основі цього ускладнення може бути блокування зіниці через 

зсув ІОЛ в напрямку райдужки.  

В тонких лінзах (менше ніж 1 мм), для забезпечення потрібної діоптрійної 

сили, використовують матеріали з високим показником заломлення від 1,46 до 1,55 і 

більше, що відрізняється від показника заломлення нативного кришталика, який в 

товщі поступово змінюється від 1,406 в центрі до 1,386 на периферії. Різка зміна 

показників заломлення, ІОЛ - водяниста волога (1,33), провокує виникнення 

негативних фотичних ефектів, блукаючу скотому, глер, гало та Френелівське 

відбиття, що призводять до втрати правильної передачі контрасту та “ефекту 

дзеркала”, який помітний оточуючим. 

 

1.5 Висновки до розділу 1 

 

Вікова катаракта є основною причиною сліпоти в усьому світі. Сьогодні 

методом лікування катаракти є хірургічне втручання з факоемульсифікацією 

змутнілого кришталика і імплантацією на його місце ІОЛ. Не  дивлячись на значний 

прогрес в методах катарактальної хірургії та технічний прорив в створенні ІОЛ, 

розвиток інтра- та післяопераційних ускладнень є присутніми. Велика частка 

ускладнень пов'язана із недоліками конструкції ІОЛ, адже вона відіграє ключову 

роль в отриманні якісного зображення. Дислокація лінзи, відломлення гаптик, 

різного типу оптичні відхилення, розвиток вторинної катаракти, тремтіння 

райдужної оболонки, збільшена глибина передньої камери, дисбаланс 

внутрішньоочного тиску, розрідження скловидного тіла, відшарування сітківки, 

випадіння лінзи в скловидне тіло та ін., викликаються недосконалостями дизайну 

ІОЛ. Правильна форма, об’єм   та матеріал ІОЛ і гаптики, повинні відповідати 

існуючим високим вимогам. Отже, розробка нової ІОЛ, яка б мала покращені оптичні 

показники та меншу  ймовірність появи ускладнень, є актуальною задачею. 
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РОЗДІЛ 2: ШЛЯХИ УДОСКОНАЛЕННЯ ІНТРАОКУЛЯРНИХ ЛІНЗ  

 
2.1. Дослідження гаптики існуючих інтраокулярних лінз 

 

Дизайн оптичної частини ІОЛ та її гаптики має важливе значення для 

правильного розташування інтраокулярної лінзи в оці та отримання якісного  

зображення.  На сьогоднішній день констукторами різних моделей ведуться  

дискусії,  яка кількість гаптичних елементів необхідна для забезпечення стабільного 

положення ІОЛ. За своїм дизайном лінза не повинна створювати надмірний тиск на 

цинові зв’язки та бути важкою, а саме перевищувати масу нативного кришталика 

дорослої людини, яка сягає 200 мг [93].  

Ангульовані гаптичні елементи, кут яких може варіюватись від 5˚ до 15˚, 

дозволяє створити  потрібний контакт комплекса ІОЛ та КМ, цим самим зменшити 

ризик виникнення вторинної катаракти. Жодні, представлені на ринку гаптичні 

елементи ІОЛ, не мають контакту з КМК по всьому колу, на 360˚, а лише точково, 

площа контакту залежить від їх дизайну та кількості. Точковий контакт таких ІОЛ 

створює нерівномірний натяг на цинові зв’язки, що може бути причиною її 

дислокації та випадіння в скловидне тіло. 

Спеціалістами також зафіксовані в післяопераційному періоді випадки відриву 

опорних елементів лінзи від оптики [8, 83, 84], що викликало децентрацію ІОЛ. 

Загальновизнаними є два шляхи корекції даного ускладнення: підшивання 

дислокованої задньокамерної інтраокулярної лінзи до оболонок очного яблука 

(райдужки, склери) або заміна її на ІОЛ іншої фіксації, кожен з яких має ряд істотних 

недоліків [94, 95]. За допомогою УБМ (ультразвукова біометрія) можна 

діагностувати зміщення ІОЛ в КМК. Виділяють такі типи зміщень (рис.3.): 
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Рис. 3. Види зміщення інтраокулярної лінзи відносно зіниці 

 

1— зіниця; 2 — інтраокулярна лінза  

а) нахил; б) прогин; в) зміщення оптичної частини ІОЛ в КМК назад та 

вперед відносно площини гаптичних елементів. 

З плином часу, під дією контракційних сил капсульного мішка і цинових 

зв’язок, трапляються випадки відломлення  гаптик. Симуляція впливу сил, що 

виникають в оці, на існуючі ІОЛ, дає оцінку міцності конструкції лінзи та доцільності 

дизайну гаптичних елементів.  

Як правило, стандартні ІОЛ мають два гаптичних елемента, що в більшості 

випадків достатньо для центрації лінзи в оці. Для фізичного моделювання зразка 

монолітної ІОЛ одного із  виробників, використане програмне забезпечення 

SolidWorks (Рис. 4). Відповідно цієї лінзи, застосовані параметри сировини, що 

містяться в бібліотеці матеріалів SolidWorks (Рис.5). 

Характеристики ІОЛ для моделювання: 

Кількість гаптичних елементів – 2 шт. 

Відстань між найбільш віддаленими точками гаптичних елементів - 13 мм 

Діаметр оптичної частини - 6,5 мм 

Матеріал ІОЛ - Поліметилметакрилат (ПММА)    
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Рис.4. Змодельована існуюча фізична модель ІОЛ 

 

 

Рис.5. Фізико-механічні властивості ПММА згідно бази матеріалів SolidWorks 

 

З використанням влаштованої бібліотеки Simulation було проведене 

моделювання впливу капсули кришталика та сил цинових зв’язок на гаптику ІОЛ. 

Обрахована сила, з якою може діяти циліарний м’яз на капсульний мішок 

кришталика. Якщо прийняти, що ширина кільцеподібного циліарного м'яза дорівнює 

2 мм, а його товщина - 1 мм, то поперечний переріз складає 2 мм2. Сила скорочення 

циліарного кільця знаходиться в межах від 0.8 до 1.2 Н, в залежності від віку, 15 - 

45 років відповідно [96]. Вектор сили спрямований до центра капсули кршталика і 

при максимальній акомодаціїї діаметр циліарного кільця зменшується на 0,8 мм. 

Результати дослідження моделювання імплантованої ІОЛ без шовної фіксації 
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показані на (рис. 6-9). 

 

Рис. 6. Переміщення гаптики та ІОЛ під дією розрахованої сили 

 

1— початкове положення ІОЛ; 2— зміщене положення ІОЛ  

Результуюче зміщення 𝑈𝑅𝐸𝑆 знаходиться, як квадратний корінь із суми 

квадратів переміщень в трьох координатах: 

        URES = |U⃗⃗⃗⃗ | = √(Ux)2 + (Uy)2 + (Uz)2        (2.1) 

Отримане максимальне значення 𝑈𝑅𝐸𝑆=3,664 мм.  

Максимальне напруження та деформація, які виникають в інтраокулярній лінзі 

під час дії на неї сил, показані на рис. 7 та 8. 
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Рис. 7. Напруження в інтраокулярній лінзі 

 

Критерій максимального напруження по von Mises ґрунтується на теорії Mises-

Hencky, також відомої як теорія енергії формозміни [97]. Використовуючи обчислені 

головні напруження σ1, σ2, σ3 напруга по Мізесу розраховується як: 

 σvon Mises =  {[(σ1 – σ2)2  +  (σ2 – σ3)2 +  (σ1 −  σ3)2] / 2}(
1

2
)               (2.2) 

Для конкретного випадку встановлено: 

σvon Misesmax= 21732,546 Н/м2 

σvon Misesmin= 16,913 Н/м2
 

 Теорія стверджує, що пластичний матеріал починає пошкоджуватися в місцях, 

де напруга по Мізесу стає рівною граничній напрузі. У більшості випадків, межа 

плинності використовується в якості граничного напруження. [97] 
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Рис. 8. Деформація в інтраокулярній лінзі 

 

Як видно з проведеного моделювання, найбільші напруження σvon Mises та 

деформація, величиною ESTRN = 0,005, виникають в місці контакту гаптичних 

елементів з оптичною частиною.  

    ESTRN = 2 [(𝜀1 + ε2)/3](1/2), де         (2.3) 

𝜀1 = 0,5[[(EPSX −  ε∗)2 + (𝐸𝑃𝑆𝑌 −  ε∗)2 + (EPSZ −  𝜀∗)2 

𝜀2 =  [(GMXY)2 +  (GMXZ)2 +  (GMYZ)2] / 4 

𝜀∗ =  (EPSX +  EPSY +  EPSZ) / 3 

 

EPSX - Нормальна деформація по осі X;  

EPSY - Нормальна деформація по осі Y;  

EPSZ - Нормальна деформація по осі Z; 

GMXY — Зсув Y у площині YZ; 

GMXZ — Зсув Z у площині YZ;  

GMXZ — Зсув Z у площині XZ;  

ESTRN - Еквівалентна деформація;  
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SEDENS - Щільність енергії деформації;  

ENERGY - Сумарна енергія деформації;  

Е1 - Нормальна деформація в першому головному напрямку;  

Е2 - Нормальна деформація в другому головному напрямку;  

ЕЗ - Нормальна деформація в третьому головному напрямку 

 

Для оцінки запасу міцності в цій точці, проведений аналіз (Рис.9).    

 

Рис. 9. Запас міцності ІОЛ під дією обрахованої сили 

 

Коефіцієнт розподілення запасу міціності в даному місці підраховується на 

основі:  

          FOS =  σмежа / σvon Mises, звідси           (2.4) 

FOS = 0,808   

При прикладанні сили 7,84·10-3 - 11,76·10-3 𝐻 виникає значна деформація та 

напруження гаптичних елементів. В цьому місці можливе руйнування матеріалу і, як 

наслідок, відломлення фіксуючих елементів, що призводить до дислокації всього 

комплексу ІОЛ та травмування ока.  
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Для мінімізації зміщення, у більшості ІОЛ передбачена можливість шовної 

фіксації. Якщо лінза має більше 2-х гаптичних елементів, вона є громіздкою, це, в 

свою чергу, ускладнює її імплантацію через мінімальний розріз 1,8 - 2 мм. 

Використання ІОЛ з двома гаптичними елементами для екстракапсулярної фіксації 

у війковій борозні має таке побічне ускладнення, як захват зіниці, за рахунок того, 

що велика частина зовнішнього краю лінзи нічим не обмежена, точки приєднання 

гаптичних елементів до оптики розміщені діаметрально одна від одної [98]. Іншими 

авторами після шовної фіксації відмічені випадки відломлення гаптичних елементів 

ІОЛ, що пояснюється постійним натягом нитки (рис.10) [99]. 

 

 

Рис. 10. Відломлена гаптика ІОЛ після шовної фіксації [99] 

 

Більшість ІОЛ оснащені спеціальними елементами - “вушками” з отворами для 

шовної фіксації, що мають забезпечити стійке положення ІОЛ в оці людини. 

Проведене моделювання імплантованої ІОЛ з використання шовної склеральної 

фіксації (Рис. 11-14). Під час симуляції “вушка” гаптик фіксувалися нерухомо, що 

відтворювало реальні умови. 
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Рис. 11.  Переміщення ІОЛ при склеральній фіксації 

 

Згідно проведеного моделювання, результуюче зміщення (URES) становить 

0,043 мм. З отриманого значення зміщення, можливо оцінити гнучкість та 

пластичність матеріалу гаптичних елементів, що у випадку фіксації, мають 

мінімальне зміщення. 

 

 
 

Рис. 12. Напруження ІОЛ при склеральній фіксації 
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Величина напруження, яке виникає при прикладенні вказаної вище сили, 

згідно von Mises, дорівнює 5 840,2 𝐻/м2, що менше, ніж σмежа, тому FOS = 6,36  

Тривалий час напруження в матеріалі, може призвести до спотворення форми гаптик. 

Приведений аналіз деформації (рис.13.), надає числове значення, згідно якого 

ESTRN= 0,001. Деформація мінімальна, а тому спотворення матеріалу не 

спостерігається. 

 

 

Рис. 13. Деформація ІОЛ при склеральній фіксації 

 

 

Рис. 14. Запас міцності ІОЛ при склеральній фіксації 
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В результаті проведеного моделювання встановлено, що найбільш вразливою 

точкою при шовній склеральній фіксації є місце контакту шовного матеріалу з 

гаптиками. Але при цьому FOS = 6,360, що вказує на достатній запас міцності, за 

рахунок шовної фіксації. 

При симуляції шовної фіксації ІОЛ, найбільш значне переміщення зазнавали 

кінці гаптик, при чому сама оптична частина залишалася в більш стабільному стані, 

ніж в випадку імплантації ІОЛ без шовної фіксації. Не дивлячись на те, що 

підшивання може супроводжуватися геморагічними і запальними ускладненнями, 

пов’язаними з травмуванням склери та райдужки, для забезпечення стабільного 

положення ІОЛ рекомендується використання шовної фіксації. Але в цьому випадку, 

згідно аналізу, зусилля припалає на місце контакту гаптика-никтка. Крім того, 

шовний матеріал, який використовується для фіксації інтраокулярних лінз, з часом 

має тенденцію до руйнування, що може спричинити дислокації ІОЛ в пізньому 

післяопераційному періоді [100, 101]. 

На лінзу також діє сила земного тяжіння, яка призводе до її дислокації. 

Проведений розрахунок даної сили, що створює дислокацію інтраокулярної лінзи. 

Так як, інтраокулярна лінза знаходиться в рідині передньої камери, то на неї 

діє виштовхуюча сила Архімеда 𝐹𝐴 , протилежно направлена до сили 𝑚𝑔 (рис.15). 
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Рис. 15. Дія сил тяжіння та Архімеда на ІОЛ в КМК 

 

1— Капсульний мішок кришталика; 2— Інтраокулярна лінза 

   𝐹𝐴 = 𝜌вологи𝑉𝑔, 𝑚𝑔 = 𝜌іол𝑉𝑔, де               (2.5) 

𝜌вологи = 1,005 г/см3 

𝜌іол = 1,18 г/см3 

𝑔 = 9,81м/с2 

Згідно цього, вага ІОЛ знаходиться, як різниця сили  тяжіння та сили 

Архімеда: 

𝑃 = 𝑚𝑔 − 𝐹𝐴 = (𝜌іол − 𝜌вологи)𝑉𝑔 

Згідно літературних даних маса ІОЛ становить 8 − 10 мг, порівняно із масою 

кришталика 200 мг [93, 102]. 

Підставивши, отримали: 

𝑃 = (1180 − 1005) ∙ 1 ∙ 10−8 ∙ 9,81 = 1,71 ∙ 10−5𝐻 

𝑃 = 1,71 ∙ 10−5𝐻 

Для того, щоб визначити, на скільки зміститься лінза при дії такої сили, в 

середовищі SolidWorks було змодельовано вплив цієї сили  на ІОЛ (Рис.16). 
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Рис. 16. Переміщення ІОЛ при дії сили земного тяжіння 

 

𝑈𝑅𝐸𝑆 = 0,001 мм, встановлена негативна пливучість ІОЛ, але цей чинник не 

здатний, як показало моделювання, суттєво вплинути на положення ІОЛ в КМК. 

Результати розрахунків та комп’ютерної симуляції свідчать, що для зменшення 

ризику зміщення лінзи, вона повинна надійно фіксуватися в оці та мати незначну 

масу. Додатково проведене дослідження міцності гаптики ІОЛ на спеціально 

розробленій установці (рис.17), патент UA 141280 U [103]. 

 

 
 

Рис. 17. Пристрій для дослідження пружніх властивостей ІОЛ 
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Установка містить 4-и затискачі (1), що знаходяться під прозорою захисною 

кришкою (2); 4-и тензодатчика; регулятор сили стиснення (контроль радіусу) (3); 

екран (4); кнопку вкл/викл  (5); регулятор для встановлення частоти стискань (6);  

регулятор задання кількість стиснень (7). При проведені експерименту сила 

стиснення поступово збільшувалася від 0 до 7,84·10-3 𝐻. При помітному впливу 

стиснення спостерігалося незначне горизонтальне зміщення ІОЛ. Можна 

припустити, якщо б гаптика була ангульованою, то оптична частина рухалась й 

вертикально, в залежності від кута нахилу фіксуючих елементів ІОЛ. На такому 

принципі (рух вздовж головної оптичної осі) побудовані деякі акомодуючі 

інтраокулярні лінзи. При прикладенні сили, значення якої менше 7,84·10-3 𝐻, гаптика 

зберігала свої пружні властивості. При частоті стиснення 1 Гц з силою 7,84·10-3 𝐻 

(Рис.18), в усіх експериментальних моделях відмічено відломлення гаптичного 

елемента на 1-2 секунді стискання (рис.19). 

 

 
 

Рис.18. Екран параметрів установки 

 

 
 

Рис.19. ІОЛ до дослідження пружніх властивостей та після 
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Діаметр кришталика дорослої людини в середньому сягає 9,0 −

10,0 мм. Видалення вмісту кришталика, на місце якого імплантується штучна лінза, 

збільшує діаметр капсули на 1 − 2 мм  [91] і середній діаметр задньої камери в 

області війкової борозни становить 11,5 мм. Таким чином, стандартні сучасні штучні 

кришталики, що імплантуються в задню камеру, впливають на дві діаметрально 

протилежні зони війкової борозни, що викликає нерівномірну деформацію 

капсульного мішка, мають схильність до децентрації, зумовлену механічною 

нестабільністю системи, невідповідністю розмірів імплантата та діаметра війкової 

борозни.   

Згідно інформації інших авторів, [104] та власних результатів моделювання і 

експериментів, є необхідність створення ІОЛ з гаптикою нового дизайну, яка 

дозволяє безперешкодно провести імплантацію, забезпечує фізіологічне 

розташування лінзи та довготривале її функціонування.  

 

2.2. Засоби попередження розвитку вторинної катаракти  

 

Великий вибір ІОЛ дозволяє врахувати при операції індивідуальні потреби 

кожного пацієнта. Важливо те, що разом з видаленням рідного кришталика також 

втрачається природній жовтий фільтр і цим самим знижується захист від 

ультрафіолетового випромінювання, що може викликати прискорену дегенерацію 

макули. Тому, ІОЛ, яка імплантується, повинна мати не тільки високі оптичні 

показники, але й захисні властивості [10]. Одними із таких захисних властивостей є 

попередження розвитку вторинної катаракти. 

Розвитку вторинної катаракти сприяє проліферація, міграція і метаплазія 

залишкових епітеліальних клітин, присутніх в екваторіальній зоні КМК (Е-КЕК), та 

так званих клітин шарів Адамюка-Ельшнига (А-КЕК), причому молоді пацієнти 

більш схильні до цього, тому що процес регенерації проходить швидше, і, 
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відповідно, клітини активніші. Помутніння задньої капсули (ПЗК) у дітей 

відбувається в 67-93,3% [ 105, 106, 107, 108, 109, 110]. 

Існують різні підходи до вирішення проблеми розвитку вторинної катаракти 

на етапі розробки ІОЛ. Одні винахідники пропонують використовувати різної форми 

бортики на лінзі, інші – ІОЛ з гострим краєм (рис.20) [111]. Також звертають велику 

увагу на важливість натягу капсули кришталика, щільність контакту лінзи з КМК 

(рис.21) [111]. Так, у 1991 р. Hara T. зі співавт. запропонував використовувати 

силіконове «екваторіальне кільце» для розправлення капсульного мішка після 

видалення катаракти та профілактики помутніння задньої стінки КМК і децентрації 

лінзи [112]. Пізніше іншими авторами були запропоновані модифіковані капсульні 

кільця, тонкі та з відкритим контуром [113, 114]. 

 

 
 

Рис.20. Прилягання ІОЛ з гострим краєм до КМК 

 

1– Залишок передньої стінки КМК; 2–Інтраокулярна лінза; 3–Задня стінка 

КМК; 4–Епітеліальні клітини; 5–Напрямок руху епітеліальних клітин з 

екваторіальної зони КМК після ФЕК. 
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Рис.21. Прилягання ІОЛ із закругленим краєм до КМК  

 

1– Залишок передньої стінки КМК; 2– Інтраокулярна лінза; 3– Задня стінка 

КМК; 4– Епітеліальні клітини; 5– Напрямок руху епітеліальних клітин з 

екваторіальної зони КМК після ФЕК. 

На сьогоднішній день існує близько 1500 моделей ІОЛ, виготовлених більше, 

ніж 30 компаніями по всьому світі [115]. Велику кількість операцій, по заміні 

кришталика на штучний, проводять з використанням лінз виробництва США. ІОЛ, 

виготовлені в цій країні, добре зарекомендували себе за різними параметрами, і для 

порівняльного аналізу було обрано одну з них (рис.22), яка має характеристики, 

наведені в таблиці 2.1. 

 

 
 

Рис.22. Досліджувана інтраокулярна лінза виробництва США  
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Таблиця 2.1. Характеристики досліджуваної ІОЛ  

Тип оптики Передньосиметрична двовипукла асферична 

Матеріал оптики Акрилат/метакрилат сополімер, що поглинає УФ 

та синє світло 

Коефіцієнт заломлення 1,55 

Размір оптики (мм) 6,0 

Максимальний розмір (мм) 13,0 

Конфігурація гаптики  Гаптика STABLEFORCE Modified-L 

Кут нахилу гаптик, ° 0 

Діоптрійний ряд/крок +6,0 – + 30,0 /0,5 D 

Інші властивості Natural 

А-константа 118,7 

Виробник Компанія із США 

 

Статистичні дані показують, що раціонально використовувати ІОЛ із 

загостреним краєм, тому що він запобігає вторинному помутнінні задньої стінки 

КМК [30, 31]. Саме такий дизайн використаний в досліджуваній лінзі для захисту 

задньої стінки капсули від наростання на ній епітеліальних клітин (рис. 23) [111]. 

 

 
 

Рис.23. Електронна мікроскопія краю лінз різного дизайну [111] 

 

Моделювання процесу розвитку вторинної катаракти (рис.27), проводилось за 

допомогою програмного забезпечення COMSOL Multiphysics 5.4. Об’єктом 

дослідження були дві лінзи, попередньо змодельовані в середовищі SolidWorks 2019, 

одна з яких зазначена вище, інша - власне технічне рішення, що описане в патенті 

UA 137306 U “Support OP” [116]. 
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Отримані моделі з SolidWorks 2019 імпортувались в COMSOL Multiphysics 5.4, 

після чого було використано встановлену бібліотеку Fluid flow. Розміри 

епітеліальних клітин полігональної або овальної форми знаходились в проміжку від 

48 до 142 мкм. Задана швидкість руху епітеліальних клітин становила 1 ∙ 10−4 м/с.  

Швидкість руху Е-клітин оцінювалася по кольоровій шкалі, присутній на кожному 

зображенні моделі.  

 

 

 
 

 

Рис.24. Міграція епітеліальних клітин в КМК з досліджуваною лінзою 
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1– інтраокулярна лінза; 2– передня поверхня капсульного мішка кришталика 

За результатами моделювання в середовищі COMSOL Multiphysics 5.4 (рис. 

24), встановлено, що досліджувана лінза, виготовлена з гідрофобного акрилу, не 

щільно прилягає до задньої стінки капсули і тому недостатньо захищає її від 

наростання на ній Е-клітин, не зважаючи на загострений край. Причиною цього може 

бути нульовий кут нахилу гаптики до площини лінзи (не ангульована гаптика) та 

недостатнє розтягнення капсули. Ряд дослідників показали, що ангульована гаптика 

краще захищає задню стінку КМК [117, 118]. Згідно моделювання, якщо гаптики не 

ангульовані, дизайн гострого краю лінзи не дає бажаного ефекту. Також, виходячи з 

отриманих даних, встановлена можливість наростання епітеліальних клітин 

росткової зони кришталика на задній стінці капсули та епітеліальних клітин (А-КЕК), 

що залишились після капсулорексиса, на передній поверхні лінзи, яке може 

призвести до втрати ІОЛ своєї функції.  

Для боротьби із вторинною катарактою запропонована модель ІОЛ BIL (bag in-

the-lens) з канавкою (рис. 25) [119], в яку після капсулорексиса розміщаються 

залишкові краї передньої та задньої капсул. 
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Рис. 25. Схематичне зображення BIL: а) фас-центральна-бі-конвексна оптика (1) круглої 

форми (d=5 мм), оточена борозною (2), передня овальна гаптика (3), задня овальна гаптика (4), 

довгі вісі яких розташовані перпендикулярно одна до іншої [119]. 

 

ІОЛ BIL виготовлена з гідрофільного акрилу, гнучка та може бути імплантована 

за допомогою інжектора. Після імплантації цієї лінзі відмічено фіброзування країв 

капсулорексиса, що може бути обумовлено фібропластичними процесами в КМК та 

високими регенеративними властивостями екваторіальної зони кришталика 

[119,120]. Прогресування вторинної катаракти, при такому методі, є лише питанням 

часу. 

 З дотриманням керівництва ARRIVE guidelines був поставлений експеримент 

із комплексом, який включав в себе екстраговану капсулу кришталика свині та 

розроблену завдяки 3D технології SLA  лінзу з матеріала Elastic 50A (Formlabs Inc., 

USA). Лінза була імплантована в капсульний мішок через розріз 2,8 мм за допомогою 

інжектора Monarch, картридж “C” (Alcon Lab., USA). За допомогою трубки (3) 

діаметром 3,5 мм під тиском, який не перевищував розривну міцність капсули 
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кришталика 5,3 Г/мм2, подавався водяний розчин барвника, що імітував рух 

епітеліальних клітин (рис. 26). 

 

 
 

Рис. 26. Лінза “Support OP” імплантована в капсулу кришталика свині, де 

 

1– інтраокулярна лінза; 2– капсульний мішок кришталика свині; 3– трубка для 

введення розчину барвника 

Після завершення подачі розчину барвника, кришталик з імплантованою 

лінзою 30 хв. знаходився в нерухомому стані. Як видно з рис. 27, барвник потрапив в 

технологічну канавку (2) лінзи і рівномірно поширився в ній, при чому, не досяг 

задньої капсули кришталика. 
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Рис.27. Потрапляння барвника в канавку-пастку інтраокулярної лінзи “Support OP”, де 

 

1– інтраокулярна лінза; 2– технологічна канавка-пастка лінзи “Support OP” 

 

Таким чином перевірялось не тільки функціонування канавки лінзи, а й контакт 

лінза - капсула в цілому. В даному випадку, як і передбачалось, канавка-пастка та 

гострий край лінзи повністю виконали свої функції, а саме, не допустили 

розповсюдження барвника (емітованих Е-клітин) на задню та передню поверхні ІОЛ 

і стінки КМК.  

 

2.3. Розробка об’ємозамінної інтраокулярної лінзи 

 
Спираючись на отримані в розділі 2.2 данні, були розроблені три варіанти 

об’ємозамінної ІОЛ, які мають покращені технічні характеристики та відповідають 

формі і розмірам нативного кришталика (рис.28, 29, 30). Дизайни запропонованих 

ІОЛ дають змогу створити надійний контакт в комплексі ІОЛ-КМ, а також 

рівномірно розподілити навантаження на цинові зв’язки. В усіх моделях по краю на 

задній частині оптики (360˚) міститься бортик під прямим кутом, що забезпечує 

бар’єр для міграції клітин.  
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Рис.28 Об’ємозамінна ІОЛ “Support OP” [99] 

 

1– канавка-пастка; 2– гострий край ІОЛ; 3– секторний виріз 

Перший варіант “Support OP” гнучкої ІОЛ, мав розміри нативного кришталика. 

Об’ємозамінна лінза товщиною 5 мм та діаметром 10 мм, масою 188 мг, виготовлена 

з гідрофобного акрилу, на периферійному краю містила кільцеву (360°) канавку (1) 

для затримки Е-КЕК у випадку їх міграції в напрямку задньої стінки КМК. 

Припускалося, що в результаті проліферації Е-клітин, відбувається переміщення їх в 

канавці по колу, а взаємна адгезія клітин забезпечує їх відносну фіксацію in situ. 

Щільний контакт із КМК забезпечувався повнооб’ємністю лінзи, а гострий край 

лінзи (2) зменшував вірогідність проникнення клітин до задньої стінки КМК.  Вісім 

перетинок, орієнтованих паралельно оптичній осі лінзи, перпендикулярних до 

канавки (1), розбивали її на сектори по 45°. Перетинки, у випадках відсутності 

задньої капсули, планувалося використати для виконання іридосклеральної фіксації.  

Задля зменшення маси та об’єму, запропонована пустотіла ІОЛ наступної 

моделі “NVision OP” (рис.29). 
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Рис.29 Об’ємозамінна ІОЛ “NVision OP” [100] 

 

1– канавка-пастка; 2– перетинка для шовної фіксації;  3– листоподібні гаптичні 

елементи;  4 – гострий кут лінзи (бортик). 

Інтраокулярна лінза “NVision OP”  завдяки пустотілому виконанню мала масу 

лише 91 мг. Об’єм лінзи дозволяє використовувати інжектори для імплантації, що 

зменшує час оперативного втручання та скорочує післяопераційний період 

відновлення. Об’ємозамінна форма лінзи зменшує вірогідність розрідження 

скловидного тіла, а відтак, і відшарування сітківки. Оптична частина ІОЛ “NVision 

OP”,  розташована на відстані не менше 4 мм від райдужної оболонки ока, щоб 

зменшити вплив оптичних аберацій, відповідно до поліномів Церніке (рис. 30), 

вищих порядків (3-го і вище) та не викликати появи небажаних фотичних феноменів, 

попереджати засвічення сітківки і нормалізувати контраст зображення.  
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Рис.30. Функції хвильової аберації, розкладені в ряд за поліномами Церніке 

 

Додатково, поверхня лінзи мала певне, оптимальне значення шорсткості для  

зменшення відбиття світла (дзеркального ефекту). Передбачалося, що функція 

клиновидних вирізів (3) в передній частині ІОЛ – дренажна та для забезпечення 

еластичності гаптичних елементів.  

Проведене моделювання в середовищі COMSOL Multiphysics 5.4 (рис.31), що 

імітувало імплантацію ІОЛ в капсульний мішок, дало змогу додатково оцінити 

функціонування  канавки-пастки.  
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Рис.31. Моделювання руху епітеліальних клітин після імплантації лінзи “Support OP” 

 

1– інтраокулярна лінза; 2– капсульний мішок кришталика; 3– секторний виріз 
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Як видно з рис.30, переміщення Е-клітин відбувається по колу в канавці лінзи, 

де вони накопичуються завдяки взаємоадгезії. За такої умови клітини не мігрують до 

задньої та передньої стінок капсули, що попереджає розвиток вторинної катаракти, і 

цим самим, дає можливість світлу  без перешкод проникати до сітківки. Життєвий 

цикл епітеліальних клітин в пастці становить один тиждень (деградація і апоптоз), 

[121], а тому переповнення канавки не відбувається. 

Технічне рішення, що застосоване в моделях ІОЛ, “Support OP” та “NVision 

OP”, а саме канавка, яка виконує роль пастки для Е-КЕК у випадку їх міграції в 

напрямку задньої стінки КМК, створена таким чином, щоб задіяти природню 

дренажну систему ока, трабекулярну діафрагму, склеральний венозний синус та 

колекторні канальці. Водяниста волога, яка виробляється відростками циліарного 

тіла, вимиває  залишкові епітеліальні клітини з канавки ІОЛ. Потім, пройшовши 

трабекулярну мережу, із-за більш низького тиску венозних судин водяниста волога 

через Шлемовий канал, відтікає крізь кут передньої камери, де пізніше всмоктується. 

Додатково, гострий кут, по всій кільцевій периферії лінзи  “Support OP”, “NVision 

OP” та “NVision Optics”, підвищує захист задньої стінки капсули. Важливу роль в 

протидії розвитку вторинної катаракти відіграє щільність контакту КМК з лінзою. 

Чим щільніше прилягає капсула до лінзи, тим менша вірогідність її помутніння та 

ущільнення. Видалення вмісту нативного кришталика, на місце якого імплантується 

штучна лінза, збільшує діаметр його капсули на 1 мм [88]. Таким чином, сучасні ІОЛ 

повинні компенсувати збільшення розміру й цим самим забезпечити природній натяг 

капсули.  

    Модифікований варіант ІОЛ “NVision Optics”, що включає в себе 

доопрацьований дизайн попередніх варіантів та відповідає сучасним вимогам, 

показаний на рис.32.  
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Рис.32 Об’ємозамінна ІОЛ “NVision Optics” 

 

1– гострий край; 2– бортик;  3– маркерні вирізи; 4 – листоподібні гаптичні 

елементи 

Об’ємозамінна акомодуюча ІОЛ “NVision Optics” має масу 12.5 мг, форму та 

розміри (разом з гаптикою), подібні до природнього кришталика, що забезпечує 

можливість імплантації через мінімальний розріз у капсульний мішок видаленого 

кришталика та надійно, фізіологічно її позиціонувати. За рахунок об’ємозамінного 

дизайну ІОЛ не викликає тремтіння райдужної оболонки (іридодонез), сприяє 

рівномірному натягу капсульного мішка та розподіленню навантаження на сегменти 

цинових зв’язок, зменшує вірогідність розрідження скловидного тіла, і, як результат, 

відшарування сітківки, є акомодуючою та зберігає фізіологічну глибину передньої 

камери ока. Запропоновані два варіанти реалізації ІОЛ, один із них - з нанесенням 

оптично активного шару полімеру, інший - без нанесення. В обох випадках оптична 

частина ІОЛ розташовуються на відстані не менше 4 мм від райдужної оболонки ока. 

Ультрафіолетовий і синій фільтри, утворені додаванням до матеріалу лінзи 

хромоформу, захищають сітківку від дегенерації макули, а чистота і відсутність 

вакуолей в матеріалі, не викликає розсіювання світла. ІОЛ “NVision Optics”  створена 
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з урахуванням особливостей природньої дренажної системи ока. Гострий край лінзи 

(1) та бортик (2), виконують бар’єрну функцію, протидіючи розвитку вторинної 

катаракти. У випадку нанесення на лінзу плімеру із гідрофобними властивостями, 

унеможливлюється адгезія Е-КАК та А-КАК клітин на поверхні оптики, що протидіє 

розвитку вторинної катаракти. Оптична частина переходить в листоподібні гаптичні 

елементи (4), які за рахунок свого дизайну, пружних властивостей, створюють 

об’ємозамінний ефект та забезпечують процес акомодації. На гаптичних елементах 

передбачені маркерні вирізи (3), які полегшують виконання хірургом потрібних 

маніпуляцій під час операції. Сировиною ІОЛ “NVision Optics” слугує cополімер 

гідроксиетилметакрилату та метилметакрилату. Гідратація  матеріалу, проводилася 

в ізотонічному фізіологічному розчині з боратним буфером, pH 7,2 або в 

аналогічному забуференому фізіологічному розчині. 

Проведений розрахунок сили, яка діє на інтраокулярну лінзу NVision Optics, 

що знаходиться в капсульному мішку: 

𝐹𝐴 = 𝜌вологи𝑉𝑔, 𝑚𝑔 = 𝜌іол𝑉𝑔, де      

𝜌вологи = 1,005 г/см3 

𝜌іол = 1,07г/см3  

𝑔 = 9,81м/с2 

Згідно цього, вага ІОЛ знаходиться, як різниця сили  тяжіння та сили 

Архімеда: 

𝑃 = 𝑚𝑔 − 𝐹𝐴 = (𝜌іол − 𝜌вологи)𝑉𝑔 

Підставивши, отримали: 

𝑃 = (1070 − 1005) ∙ 1,12 ∙ 10−8 ∙ 9,81 = 0,714 ∙ 10−5𝐻 

𝑃 = 0,714 ∙ 10−5𝐻   

Зміщення лінзи NVision Optics, відбувається донизу з силою Р=0,714‧10-5 Н 

Проведені аналогічні дослідження для лінз Support OP та NVision OP. 

Для лінзи Support OP сила зміщення рівна: 
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𝑃 = (1070 − 1005) ∙ 1,9 ∙ 10−8 ∙ 9,81 = 1,211 ∙ 10−5𝐻 

В той час, коли сила, що зміщує лінзу NVision OP, дорівнює: 

𝑃 = (1070 − 1005) ∙ 1,53 ∙ 10−8 ∙ 9,81 = 0,975 ∙ 10−5𝐻 

Отримані значення сили F для 4-х типів ІОЛ, наведені в таблиці 2.2. 

Таблиця 2.2. Сила, що діє на ІОЛ в капсулі кришталика при вертикальному 

положенні пацієнта. 

Назва лінзи Об’єм (м3) Маса (мг) Густина 

(г/см3) 

Сила F (Н) Напрям зміщення 

Сучасні ІОЛ 1‧10-8 10 1,18 1,71‧10-5  Донизу 

Support OP 1,9‧10-8 188 1,07 1,211‧10-5 Донизу 

NVision OP 1,53‧10-8 91 1,07 0,975‧10-5  Донизу 

NVision Optics 1,12‧10-8 12,5 1,07 0,714‧10-5  Донизу 

 

З цих даних видно, що значення сили Архімеда, яка діє на інтраокулярну лінзу 

NVision Optics, є наймешим (0,714‧10-4 Н), що зумовлено малою масою ІОЛ та 

низькою густиною матеріалу лінзи. При таких обставинах можливість зміщення ІОЛ 

внаслідок цього незначна.   

 

2.4. Висновки до розділу 2 

 

1. Гаптики з ПММА [99, 100], мають незначний запас міцності (FOS = 0,808), 

що встановлено моделюванням в програмному середовищі Solidworks. Руйнування 

таких гаптик в процесі експлуатації ІОЛ не виключається.  

2.  При стабілізації ІОЛ шовним матеріалом максимальне навантаження 

виявляється в точці контакту нитка-гаптика, але високий запас міцності (FOS = 6,36) 

гарантує надійну фіксацію. 

3. На ІОЛ традиційного дизайну діє сила земного тяжіння 𝑃 = 1,71 ∙ 10−5𝐻, 

спрямована донизу.  Для лінз Support OP, NVision OP, NVision Optics, сили, що діють 
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на лінзи, дорівнюють 1,21‧10-5 Н, 0,975‧10-5 Н та 0,714‧10-4 Н відповідно і, згідно 

моделювання. Для того, щоб загроза дислокації була усунена, припускається, що 

матеріал ІОЛ повинен бути низької густини, а маса ІОЛ не повинна перевищувати 10 

мг.  

4. Конструктивно, ІОЛ традиційного дизайну не забезпечують необхідного 

захисту від розвитку вторинної катаракти. Для попередження цього слід 

використовувати  ІОЛ із гострим краєм та кільцевою канавкою-пасткою на периферії 

лінзи. Експериментально підтверджено, що канавка виконує свою функцію, 

затримуючи барвник, який відіграє роль епітеліальних клітин. 

5. Дизайн розробленої ІОЛ “NVision Optics” зпрямовує міграцію клітин 

росткової зони кришталика до природніх шляхів дренування внутрішньоочної 

вологи, як встановлено комп’ютерним моделюванням. 

6. Листоподібні гаптичні елементи ІОЛ “NVision Optics” створюють 

об’ємозамінний ефект, фіксують оптику лінзи на оптимальній відстані від райдужки, 

забезпечують щільний контакт із КМК та  процес акомодації. 
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РОЗДІЛ 3: ПОЛІПШЕННЯ ОПТИЧНИХ ХАРАКТЕРИСТИК 

ІНТРАОКУЛЯРНИХ ЛІНЗ 

 

3.1. Зменшення оптичних феноменів інтраокулярної лінзи  

Усі ІОЛ, незалежно від параметрів, не лише створюють “ефект дзеркала” 

(дзеркальне відбиття у вигляді яскравої плями), через який навколишнім здається, 

що лінза світиться, а й засвічують сітківку, яка досить чутлива. Це є однією з причин 

втрати контрастності зображення. Артифакія ока ефективно діагностується на основі 

цього феномену при фокальному освітленні ока людини [123]. Небажані фотичні 

феномени (світлові явища) називаються дисфотопсією [124]. Виникнення цих 

оптичних феноменів залежить від таких чинників: шорсткість поверхні лінзи, 

величина заломлюючої сили матеріалу, із якого виготовлена ІОЛ, форма, гладкість і 

товщина краю лінзи, місце імплантації ІОЛ в оці, факодонез і децентрація ІОЛ, 

діаметр апертурної діафрагми (для ока це діаметр зіниці). 

За даними [125], після імплантації монофокальних ІОЛ розвиток світлових 

явищ становить 9 %, після імплантації мультифокальних ІОЛ – 41 %. При збільшенні 

заломлюючої сили лінзи, частота фотичних феноменів лінійно зростає, що 

призводить до ще більшої помилки передачі зображення [124].  

Виділяють такі фотичні феномени [125, 127,  128]:  

 arcs – дуги; 

 flare – блиск; 

 flashes – спалахи;  

 glare (сліпучий блиск) – відчуття сліпучого яскравого світла, зниження 

стійкості до яскравого світла, бліки;  

 halo (коло світлорозсіювання) – ореол навколо джерела світла, найбільше 

проявляється в умовах недостатнього освітлення;  
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 light streaks – світлові миготіння;  

 rings – кільця; відносяться до позитивної дисфотопсії, яка викликана 

надмірною кількістю світла;  

 crescents – півмісяці; 

 darkspots – чорні крапки;  

 shadows – тіні. 

Пацієнти повідомляють про появу цих феноменів, як правило, в умовах 

недостатньої освітленості [127]. Однією з головних вимог, що висуваються до ІОЛ, 

є якісна та надійна оптична складова. Тому, перспективним є розрахунок і 

моделювання оптичних параметрів, які повинна мати сучасна ІОЛ, задля зменшення 

фотичних феноменів і фонового засвічення сітківки та підвищення якості 

зображення.  

Розрахунок оптичних показників і методики їх покращення проводились на 

основі формул Снеліуса–Декарта, Френеля. Для оптичного моделювання 

використовувався функціонал програмного забезпечення Zemax 14, у якому були 

задані відповідні параметри ІОЛ та ока людини: сагітальна вісь ока 28 мм, довжина 

хвилі λ = 0,555 мкм. Для розробки фізичної моделі, з усіма попередньо 

розрахованими оптичними характеристиками, використовувався програмний пакет 

SolidWorks. Об’єктом дослідження були ІОЛ провідної компанії США, та власне 

технічне рішення, описане в патенті UA 142801 U. 

Відомо, що промінь світла, який падає на межу розподілу середовищ під кутом 

φ, частково відбивається від цієї межі та частково проходить крізь неї, створюючи 

відбитий і  заломлений промені. Цей ефект отримав назву відбивання Френеля [129, 

130]. Розповсюдження променя світла, який падає на плоску границю розділу двох 

середовищ, можна знайти із закону Снеліуса (Снела) (3.1) [131]. 

     
𝑠𝑖𝑛𝜃1

𝑠𝑖𝑛𝜃2
=

𝑛2

𝑛1
 , де                (3.1) 



79 
 

𝜃1 —кут падіння; 𝜃2— кут заломлення; 

𝑛1 та 𝑛2  — показники заломлення двох середовищ. 

У випадку коли 1n < 2n ,    < кр   (рис.33, а). Якщо кут падіння  збільшувати, 

то збільшується й зл , і настає мить, коли заломлений промінь плине вздовж межі 

розподілу середовищ.  У цьому разі кут падіння називають критичним, тобто  > кр

,𝜑зл=90°, (рис.33, б). Коли кут падіння   більший за критичний, падаючий промінь 

повністю відбивається у своє ж середовище, заломлений промінь відсутній, світло за 

межу розподілу середовищ не проникає, при цьому виникає явище повного 

внутрішнього  відбиття (рис. 33, в). 

 

 
 

Рис.33. Проходження світла через середовища з різною оптичною щільністю 

 

а — наявність заломленого та відбитого променів;  

б —наявність відбитого променя та заломленого променя уздовж межі 

розподілу середовищ;  

в — наявність тільки відбитого променя 

 

Використовуючи закон Снела (3.1), можна розрахувати значення критичного 

кута для ІОЛ, виготовленої з гідрофобного акрилу, яка межує з водяною вологою: 
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      𝜃с = 𝑎𝑟𝑐𝑠𝑖𝑛
𝑛1

𝑛2
           (3.2) 

Через те, що після факоемульсифікації передня стінка капсульного мішка 

кришталика відсутня, середовищем, яке оточує кришталик, є водяниста волога з 

показником заломлення 1,33 при довжині хвилі λ = 0,55 мкм (область найбільшої 

чутливості людського ока), а гідрофобний акрил інтраокулярної лінзи має показник 

заломлення 1,55. Підставивши ці значення в (5), отримаєм:  

 

𝜃с = arcsin(0,8580) = 59,093° 

 

Чим більше різниця показників заломлення середовищ, тим більша частка 

світла відбивається назад. Коефіцієнт Френелівського відбиття 𝑅0 на межі з повітрям 

дорівнює:    

 𝑅0 =
(𝑛−1)2

(𝑛+1)2
 , де                  (3.3) 

𝑛 — показник заломлення середовища 

Тоді, для тієї ж лінзи, підставивши коефіцієнти заломлення досліджених 

середовищ в (3.3), отримаємо коефіцієнт  Френелівського відбиття: 

 

𝑅0 =
(1,55 − 1,33)2

(1,55 + 1,33)2 = 0,0058 

В децибелах втрати переданого світла складають  (3.4): 

    𝑑𝐵 = 10𝑙𝑜𝑔10(1 − 𝑅0),  де          (3.4) 

𝑅0—коефіцієнт Френелівського відбиття 

Для світла, падаючого з водянистої вологи на поверхню гідрофобного акрилу,  

Френелівське відбивання становить 0.025 дБ. Такого роду втрати відбуваються, як 

при входженні світла в лінзу, так і при виході з неї.  
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Відомо, що відбиття світла, залежить від якості поверхні лінзи, тому 

шорсткість поверхні 𝑅𝑎 повинна забезпечувати мінімальне розсіювання падаючого 

світла. Коефіцієнт відбиття від поверхні (R) пов’язаний з довжиною хвилі 

випромінювання  (λ) співвідношенням (3.5) [132, 133,  134]: 

𝑅 = 𝑅0(1 −
8𝜋3𝑅𝑎

2

𝜆2
), де          (3.5) 

R0 — коефіцієнт відбиття від полірованої поверхні. 

Значення 0R  визначається коефіцієнтом Френеля і не залежить від шорсткості, 

ним можна знехтувати. Таким чином, коефіцієнт відбивання від шорсткої поверхні 

залежить від висоти мікронерівностей і довжини хвилі випромінювання. Для 

визначення мінімального значення aR  приймем вираз в дужках рівняння (8) рівним 

нулю: 

1 −
8𝜋3𝑅𝑎

2

𝜆2
= 0, тоді 

𝑅𝑎 = √𝜆2/8𝜋3 

Для довжини хвилі видимого світла λ=550 нм Ra=35 нм  при λ=750 нм Ra =50  

нм.    

Отже, для забезпечення мінімального відбивання від інтраокулярної лінзи, її 

поверхня теоретично повинна мати шорсткість в межах 35 − 50 нм.  

Артифакічне (з штучним кришталиком) око людини, можна розглядати, як 

складну оптичну систему. Роль зіниці, відіграє апертурна діафрагма —1, (рис.34 а, б). 

Від розміру вхідної апертури залежить кутовий розмір конуса пучка променів з 

тілесним кутом Ω, що проходить через лінзу, отже і освітленість зображення, 

утвореного лінзою. 
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Рис.34. Оптична схема артифакічного ока 

 

1— апертурна діафрагма (зіниця ока); 

2— інтраокулярна лінза. 

При умові коли 𝑛1 > 𝑛2, 𝑑1 < 𝑑2, промінь світла, який проходить лінзу з 

показником заломлення 𝑛1  відбиваючись від задньої поверхні з легкістю виходить з 

неї, а промінь який проходить лінзу з показником заломлення 2n  зрізається 

апертурною діафрагмою (рис. 33а). Коли 𝑛1 > 𝑛2 , 𝑑1 ≪ 𝑑2, промені з кутами 𝜀1 та 𝜀2 

без перешкод виходять з лінзи (рис. 33б). Як видно з представленої оптичної моделі, 

існує залежність виникнення дзеркального відбиття від показників заломлення 

матеріала ІОЛ, а також від діаметра апертурної діафрагми (зіниці ока). Відповідно, 

чим менший показник заломлення лінзи 𝑛2  тим більший кут відбивання променя 𝜀2 , 

який не здатний вийти із-за зіниці. І, чим більший  показник заломлення лінзи 1n  тим 

менший 𝜀1, з-за чого промінь світла виходить з зіниці, як показано на рис. 33 а та б. 

Будь який промінь, який падає на периферичну частину лінзи поза межею конуса Ω, 

відбиваючись не вийде за межу зіниці, за рахунок великого кута падіння. 

У виникненні феномену відбиття світла велику роль відіграє глибина 

положення інтраокулярної лінзи. На рис. 35 представлена оптична схема 

артифакічного ока з різною глибиною імплантації ІОЛ ℎ1, ℎ2та діаметром зіниці d. 
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Рис.35. Оптична схема артифакічного ока з різною глибиною імплантації ІОЛ 

 

1— апертурна діафрагма (зіниця ока) 

2— збираюча тонка лінза (інтраокулярна лінза) 

Згідно оптичної схеми, зображеної на рис.34, видно, що в залежності від 

глибини розміщення ІОЛ, змінюється тілесний кут Ω . Чим ближче до сітківки 

розташована лінза, тобто ℎ2> ℎ1, тим більше звужується тілесний кут,  Ω2<Ω1 і 

відповідно, потрапляє менша частина світла, яка відбиваючись від поверхні лінзи, 

створює дзеркальний відбиток. Для більшості стандартних задньокамерних моделей 

ІОЛ, дистанція від райдужки до лінзи становить близько 1,0 мм [135]. Тому, для таких 

лінз, будь-який промінь, що потрапляє в зіницю, відбивається від лінзи, створюючи 

її “світіння”. За допомогою співвідношення:  

𝛺

𝛺0
= 𝐹(𝑥), де             (3.6) 

Ω0 = 2𝜋, тобто h=0, можна знайти область середовища, яка містить промені, 

здатні створити феномен світіння.  

𝐹(𝑥) = 1 −
𝑥

√𝑥2+0,25
, де 𝑥 =

ℎ

𝑑
                    (3.7) 
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Для конкретного випадку, який притаманний більшості стандартних 

задньокамерних ІОЛ, коли h=1 мм, а d=3 мм (відповідає хорошому денному 

освітленню), розраховано, що критичний розмір зіниці, при якому спотворення 

мають найменше значення, складає 3,22 мм, то використавши (3.7) отримали: 

𝐹(𝑥) =0,45 

Зменшення F(x) при збільшенні глибини розташування лінзи і при d=3 мм 

показане на рис.36. При h=4 мм, 𝐹(𝑥) =0,0636. 

 

 
 

Рис.36. Залежність Ω/Ω0 від глибини розташування ІОЛ  

 

В  програмному середовищі Zemax 13 з використанням вище зазначених 

результатів побудована оптична модель ока людини з інтраокулярною лінзою. Для 

цього прийнято, що сагітальна вісь ока становить  28 мм, діаметр зіниці d=3 мм,  

довжина хвилі λ=0,555 мкм, а параметрами оптичної частини лінзи є характеристики 

однієї з ІОЛ, дозволених для клінічного застосування і наявних на ринку (рис.37-40).  

В першому випадку лінза розташовувалась на стандартній відстані при 

імплантації ІОЛ (h=1 мм), (рис.37, 39 (а), 40 (а)). В іншому випадку - на відстані, на 

якій, згідно розрахунків, фотичні феномени виникають найменше (h=4 мм), (рис.38, 

39(б), 40(б)). 
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Рис. 37. Параметри ока людини при розташуванні інтраокулярної лінзи на відстані h=1 

мм від райдужки. 

Cornea (рогівка) з радіусом 7,8 мм, показник заломлення 1,376; 

Aqueous (волога передньої камери ока) показник заломлення 1,336; 

Iris (райдужна оболонка), діафрагма з отвором 3 мм; 

Lens (ІОЛ) з показником заломлення 1,46 розташована на відстані 1 мм від 

райдужної оболонки; 

Aqueous (скловидне тіло) показник заломлення 1,336; 

Retina (сітківка) 

 

 
 

Рис. 38.Параметри ока людини при розташуванні інтраокулярної лінзи на відстані h=4 

мм від райдужки, де 
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Cornea (рогівка) з радіусом 7,8 мм, показник заломлення 1,376; 

Aqueous (волога передньої камери ока) показник заломлення 1,336; 

Iris (райдужна оболонка), діафрагма з отвором 3 мм; 

Lens (ІОЛ) з показником заломлення 1,5 розташована на відстані 4 мм від 

райдужної оболонки; 

Aqueous (скловидне тіло) показник заломлення 1,336;  

Retina (сітківка) 

 
 

Рис. 39. 2D проекція оптичної системи із заданими параметрами  

 

При розташуванні ІОЛ в оці на відстані 4 мм від райдужної оболонки, 

відбувається значне зменшення тілесного кута Ω (Ω1>> Ω2), порівняно із позицією 

ІОЛ на відстанні 1 мм. Результати моделювання ходу променів (рис. 34, 35) показані 

на рис. 39. Вони підтвердили розрахунки за формулою (3.7). 
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Рис. 40.Дифракційний аналіз зображень, отриманих оптичними системами 

 

Як видно з оптичної моделі (рис. 39б), при h=4 мм лінза утворює чіткіше 

зображення, ніж лінза, яка розташована від райдужної оболонки на відстані h=1 мм 

(рис. 39а). Причиною цього є зріз апертурною діафрагмою більшої кількості 

сторонніх променів, які надходять в око у випадку розташування лінзи на відстані 4 

мм від зіниці. Головна умова, у випадку (h=4 мм) —лінза повинна мати більшу 

оптичну силу. Це досягається двома шляхами, або заміною матеріалу лінзи на 

матеріал з вищим показником заломлення, який має вищу щільність, або зміною 

геометрії лінзи. Висока щільність матеріалу (більше 1)  не дозволяє робити лінзи 

великих розмірів, адже вони важкі для ока. Тому, є необхідність створити ІОЛ, яка 

була б тонкою, мала достатню оптичну силу та була об’ємозамінною по відношенню 

до нативного кришталика. 

Товщина кришталика дорослої людини, в залежності від акомодації, становить 

від 3,6-5 мм. Це дає можливість імплантувати задньокамерну інтраокулярну лінзу на 

відстань від райдужки h=4 мм, що згідно до розрахунків формули (10), наведених 

вище, зменшить феномен відбивання світла та засвітлення сітківки в 7 разів. На жаль, 
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більшість лінз не відповідають цій умові, тому подальшою розробкою стає реалізація 

цієї ідеї, яка описана в патентах UA 142801 U[122], UA 150305 U. 

При проходженні світла через око людини, на кожній оптичній поверхні 

втрачається до 4% світла. Якщо розглядати око, як оптичну систему з чотирьох 

елементів (рогівка, передня камера, кришталик, скловидне тіло), то в результаті, 

через систему може пройти близько 84% світлового потоку. Застосування 

тонкошарових (інтерференційних) плівок для послаблення Френелівського відбиття 

називається просвітленням оптики [136, 137]. Принцип дії просвітлюючих покриттів 

заснований на явищі інтерференції. На поверхню оптичної деталі наносять тонку 

плівку, показник заломлення якої менше показника заломлення лінзи, плn < лn  (рис.41). 

 

 
 

Рис.41. Просвітлююча оптика 

Промінь, відбитий від поверхні плівки, і промінь, відбитий від кордону плівка-

лінза когерентні. Розраховується товщина плівки так, щоб при інтерференції хвилі 

погасили б одна одну, підсилюючи, таким чином, потік світла, яке проходить. 

Ці покриття дозволяють значно знизити коефіцієнт відбиття, з 4–5% до 0,3– 

0,7%, і, тим самим, зменшити інтенсивність сумарного відбитого світлового потоку, 

що збільшує світлопропускання оптичної системи і підвищує контрастність 

зображення. Для цього, амплітуди двох відбитих хвиль повинні бути рівні (𝜌1 = 𝜌2), 
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а ейконали  (фази) мають відрізнятися на половину періоду, щоб промені погасили 

один одного 𝐸1 − 𝐸2 =
𝜆

2
 або 𝜑1 = 𝜑2 = 𝜋. Це виконується при умовах: 

𝑛пл = √𝑛пл , де                     (3.8) 

плn — показник заломлення плівки; лn — показник заломлення лінзи 

Відбивна здатність лінзи, просвітленої таким способом, залежить від довжини 

хвилі, що є основним недоліком одношарового просвітління. Мінімум відбивної 

здатності відповідає довжині хвилі: 

𝜆 = 4𝑑 ∙ 𝑛, де             (3.9) 

d— товщина плівки, що наноситься; 

n— показник заломлення плівки 

Сучасні просвітлюючі покриття мають зелене залишкове відбиття (рефлекси), 

інтенсивність якого лежить між 0,75% і 1,5%. Ці відбиті промені неприємні 

естетично і, крім того, діють як зелений світлофільтр, знижуючий інтенсивність 

зеленого світла, яке сприймається оком  людини. З-за того, що пропускання світла 

такою лінзою зеленої ділянки спектру зменшене, то це призводить до деякої помилки 

в передачі кольору, до того ж, метод просвітлення оптики є досить коштовним. 

Традиційними матеріалами для просвітлюючої плівки є діоксид кремнію 

(кремнезем (SiO2), фторид магнію (MgF2), сполуки лантаноідів [138], що мають 

відносно низький показник заломлення (n=1,38), який відповідає теоретичним 

вимогам. Але дані матеріали не є біосумісними і не стійкі в біологічних середовищах, 

а тому їх не можна наносити на ІОЛ. 

Як альтернатива просвітлюючій оптиці, існує ідея створення багатошарових 

лінз, кожен шар якої має різний коефіцієнт заломлення. Даний розділ оптики 

називається градієнтною оптикою (GRIN) — від англ. gradient-index) в якій 

використовуються прозорі ізотропні середовища, показник заломлення яких 

змінюється в залежності від координат точки середовища (рис.42.) 
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Рис.42. Градієнтна лінза з параболічною залежністю показника заломлення (n) від 

радіальної відстані (x). 

 

По виду функції 𝑛 = 𝑓(𝑥, 𝑦, 𝑧) виділяють три типи градієнтного показника 

заломлення лінзи: 

 з осьовим поширенням показника заломлення: 

𝑛 = 𝑓(𝑥), 𝑛(𝑥) = 𝑛(𝑦) = 𝑐𝑜𝑛𝑠𝑡; 

 з радіальним (циліндричним) поширенням:  

𝑛 = 𝑓(𝑥2 + 𝑦2), 𝑛(𝑧) = 𝑐𝑜𝑛𝑠𝑡; 

 з сфероконцентричним поширенням: 

𝑛 = 𝑓(𝑥2 + 𝑦2 + 𝑧2)  

Нанесення покриття на лінзи з радіально зменшуваним показником 

заломлення відповідає параксіальній області по параболічному закону, поза 

параксіальної області по поліноміальному, а при осьовому GRIN показник 

заломлення в вершині поверхні вище, ніж в глибині градієнтної зони. Якщо два 

перших типи застосувати до сферичної лінзи, то їхня дія буде еквівалентною дії 

асферичних лінз. Це приводить до зменшення показника заломлення на краю 

світлової зони поверхні, що дозволяє зменшити кут заломлення променя і, як 

наслідок, виправити не тільки сферичну аберацію, але й дисфотопсію. 
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3.2. Розробка оптичної частини інтраокулярної лінзи з покращеними  

характеристиками  

 

 Нещодавно мексиканські вчені вивели формулу ідеальної лінзи (рис. 

43) [139]. З огляду на цю формулу можна уявити технологічні труднощі, які 

стоять на шляху створення лінзи без аберацій. 

Розмір поздовжньої сферичної аберації в оптичній системі характеризується 

відрізком , який відраховується від гаусової площини до точки фокусування 

маргінального пучка. А2 - 0 Поперечна сферична аберація y характеризується 

радіусом кружка розсіювання 3 - 3 у площині ГГ. Коло найменшого розсіювання 

дорівнює приблизно чверті кола повної аберації в площині Гауса і віддалене від неї 

на величину 3 4  (рис. 44). 

Після лінзи встановлена апертурна діафрагма 2, діаметром D. В організмі 

людини роль діафрагми виконує зіниця. Хвильова аберація дорівнює різниці ходу 

між реальною хвильовою поверхнею W2 та сферою W1. Її значення  зростає в міру 

збільшення радіуса об'єктива і на краю апертури при значенні y  H  D 2  набуває 

максимального значення. Усі три аберації – хвильова, поздовжня та поперечна 

пов'язані між собою і, якщо відома одна з них, можна визначити дві інші [140]. 
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Рис.43. Формула безабераційної лінзи[139] 
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Рис. 44. Сферична аберація лінзи[140] 
 

 Взявши до уваги той факт, що кришталик ока людини є лінзою GRIN типу,  

створена ІОЛ “NVision Optics” за схожим підходом. Був виконаний розрахунок 

показника заломлення матеріалу, який необхідний для осьового GRIN-а при 

використанні ІОЛ, виготовленої з акрилу. Для цього кожен додатковий шар повинен 

мати показник заломлення відповідно відношенню: 

𝑛𝑖+1 = √𝑛𝑖𝑛𝑖+2  [141] , де         (3.10) 

1, 1 2,i in n n  — показники заломлення шарів. 

Для одношарової лінзи, оболонка повинна мати показник заломлення: 

𝑛01 = √𝑛нс𝑛л, де               (3.11) 

nнс— показники заломлення навколишнього середовища. 

nл— показники заломлення лінзи. 

 В двошаровій лінзі, проміжкові шари повинні бути 𝑛01 = √𝑛нс
2 𝑛л

3
 та 𝑛02 =

√𝑛нс
2 𝑛л

23
.  

Підставивши в (7) показник заломлення гідрофобного акрилу 1,55 та показник 

заломлення водянистої вологи 1,33 отримали: 

𝑛01 = √1,33 ∙ 1,55 = √2,0615 
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𝑛01 = 1,435 

Спираючись на розрахунки мінімізації відбиття світла, які були зроблені  згідно 

формули (3.5), шорсткість поверхні ІОЛ, повинна становити не менше 35 нм. 

Близьким значенням до заданих параметрів, а саме 𝑛01 = 1,435, 𝑅𝑎 = 35 нм, 

відповідає ПТФЕ (тефлон), 𝑛01 = 1,42 [142]. Тому, доцільно на поверхні ІОЛ 

створити шар фторвуглецю, який, крім того, є гідрофобним і перешкоджає адгезії 

клітин. Антиадгезивний ефект підвищує біосумісність ІОЛ [143, 144]. Очікується, що 

створювана ІОЛ буде мати не лише виправлену сферичну аберацію й меншу 

схильність до виникнення фотичних феноменів, а й кращу біосумісність. Як 

наслідок, завдяки гідрофобності, існує можливість зменшити ймовірність розвитку 

вторинної катаракти. 

З використанням формули (3.3), був розрахований коефіцієнт Френелівського 

відбиття для такої лінзи: 

𝑅0 =
(1,435 − 1,33)2

(1,435 + 1,33)2 = 0,0014 

В децибелах втрати переданного світла складали: 

𝑑𝐵 = 10𝑙𝑜𝑔10(1 − 0,0014) = 0,01 

Порівнявши дане значення 𝑅0 = 0,0014 зі значенням, отриманим для лінзи з 

гідрофобного акрилу 𝑅0 = 0,0058, видно, що запропонований метод, зменшує 

Френелівське відбиття в 4 рази, а надходження світла до сітківки, при цьому, в 2,5 

рази більше. 

В програмному середовищі Zemax 14 проведене моделювання ІОЛ з 

використанням таких даних: акрилова лінза товщиною l=1мм, з показником 

заломлення 1,55, покрита шаром тефлону шорсткістю Ra=35з показником заломлення 

𝑛01 = 1,42, розташована в оці людини на відстані від райдужки h=4 мм, діаметр 

вхідної зіниці d=3мм, сагітальна вісь ока становить 28 мм (рис. 45). Отримана 2D 

проекція ходу променів оптичної системи ІОЛ “NVision Optics” в оці (рис. 46). 
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Рис.45. Параметри моделювання ока з ІОЛ, де 

 

Cornea (рогівка) з радіусом 7,8 мм, показник заломлення 1,376 

Aqueous (волога передньої камери ока) показник заломлення 1,336 

Iris (райдужна оболонка), діафрагма з отвором 3 мм 

Lens (ІОЛ) з показником заломлення 1,55, покрита шаром тефлону з 

показником заломлення 1,42, розташована на відстані 4 мм від райдужної оболонки 

Aqueous (скловидне тіло) показник заломлення 1,336 

Retina (сітківка) 
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Рис. 46. 2D проекція оптичної системи ІОЛ NVision Optics із заданими параметрами 

 

При порівнянні отриманої проекції (рис. 46) з проекцією (рис. 39а), можливо 

оцінити хід променів в системі. За результатами моделювання, після нанесення 

плівки ПТФЕ розсіяння світла значно зменшується, що забезпечує більш чітке, 

контрастне зображння.  

Отриману точкову діаграму розсіяння (RMS) на сітківці променя із довжиною 

хвилі 0,555  мкм, можливо оцінити на рис. 47. 
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Рис. 47. Точкова діаграма розсіяння (RMS) запропонованої ІОЛ, де 

 

RMS radius=2,972 мкм; GEO radius=3,630 мкм; Airy radius=3,598 мкм 

Середньоквадратичне відхилення (СКВ, RMS) є нормованою оцінкою розміру 

плями розсіювання. Розмір плями GEO — це радіус кола з центром в опорній точці, 

в межі якого потрапляють всі промені. СКВ зображення, отриманого 

запропонованою лінзою, становить 2,972 мкм, тобто всі промені потрапляють в межі 

диску Ейрі (Airy), радіус якого становить 3,598 мкм. Це свідчить, що така оптична 

система є дифракційно обмеженою (2,972 < 3,598, RMS radius<GEO radius) (рис.47) і 

не потребує подальших оптичних оптимізацій, тому що  вони не можливі з-за  

хвильової природи світла. 

Оптична передатна функція (ОПФ), є однією з основних та найважливіших 

характеристик якості оптичних систем, одним з повніших критеріїв оцінки якості 
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зображень, створюваних лінзами, котра наочно відображає спотворення, які 

виникають на різних просторових частотах. Вона дозволяє провести якісний та 

кількісний аналіз роботи зображувальної системи, якою в даному випадку являється 

інтраокулярна лінза. ОПФ є комплексною функцією і її можна представити двома 

дійсними функціями – модулем ОПФ, тобто модуляційною передатною функцією 

(МПФ) та фазою, функцією передачі фази (ФПФ) [145].  

Для визначення передачі оптичною системою гармонійних сигналів різної 

частоти, що описуються рівнянням (3.12), проаналізовані зміни оптичної передатної 

функції (ОПФ) під впливом основних факторів, які визначають якість оптичного 

зображення: форми апертурної діафрагми, нерівномірності амплітудного 

пропускання та аберації. 

𝑦 = 𝐴𝑐𝑜𝑠(𝜔𝑡 + 𝜑0), де           (3.12) 

А— амплітуда сигналу; 

φ= ωt+ ω0 — фаза гармонічного сигналу; 

t — час; 

ω — циклічна частота сигналу 

Для аналізу МПФ ІОЛ без нанесеного покриття за допомогою програмного 

забезпечення Aber Lite 1.05 отримано графік, рис. 48. 
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Рис. 48. Геометрична МПФ для ІОЛ без ПТФЕ 

Робочий інтервал частот для інтраокулярної лінзи без шару ПТФЕ, не 

перевищує 0,5267. Графік геометричної МПФ для лінзи з шаром 

політетрафторетилену  та апертурною діфрагмою у вигляді кола, наданий на рис. 49. 

 

 
 

Рис. 49. Геометрична МПФ для ІОЛ з ПТФЕ  
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Виходячи з отриманого графіку, робочий інтервал частот даної ІОЛ, значно 

розширений, порівняно із ІОЛ без шару ПТФЕ. 

 

    Для аналізу, МПФ ІОЛ порівнювали з  МПФ ідеальної оптичної системи (рис. 50). 

 
 

Рис. 50. МПФ ідеальної оптичної системи з апертурною діафрагмою у вигляді кола 

 

k’ —контраст періодичних зображень (відношення різниці максимуму та 

мінімуму інтенсивності до їх суми) 

Графік рис. 49 вказує, що на частотах відмінних від 0, значення МПФ завжди 

менше 1. При збільшенні частоти МПФ зменшується до 0. Гранична канонічна 

частота, що передається реальною оптичною системою, дорівнює 1,371 канонічних 

одиниць. Звідси, гармонічні (періодичні) предмети з частотами вище 1,371 

передаватимуться оптичною системою з нульовим контрастом.  

При порівнянні графіка рис. 49 з графіком рис. 48,  видно,  що нанесення ПТФЕ 

збільшує МПФ ІОЛ, порівняно із МПФ лінзи без ПТФЕ. Тобто, ІОЛ з шаром ПТФЕ 

забезпечує на однакових частотах контраст зображення більший, ніж контраст 

системи без шару ПТФЕ та відповідно менший, ніж ідеальна оптична система. 
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  Використовуючи отримані дані, запропонована об’ємозамінна модель ІОЛ 

“NVision OP”, дизайн якої розроблений в програмному середовищі Solidworks 19 

(рис. 51). 

 
 

Рис.51 Інтраокулярної лінзи “NVision OP” [13] 

 

1— канавка-пастка 

2— перетинка для шовної фіксації 

3— листоподібні вирізи 

4— гострий край лінзи (бортик) 

 

Модель має ряд властивостей, які задовольняють потреби, як хірурга-

офтальмолога, так і пацієнта. Розміри пустотілої, об’ємозамінної лінзи не 

перевищують розміри природнього кришталика, а саме товщина не більше ніж 5 мм 

та діаметр 10 мм, при цьому товщина оптичної частини, що знаходиться на задній 

стінці оболонки ІОЛ, складає менше 1 мм, товщина стінок оболонки 150 мкм. На 

оптичній частині міститься покриття ПТФЕ з показником заломлення 01 1,42n  , маса 

91 мг. 
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3.3.  Покращення оптичних показників інтраокулярних лінз напиленням 

ПТФЕ 

 

Плівки політетрафторетилену (фторопласт-4, тефлон), (C2F4)n часто 

використовуються у високотехнологічних пристроях [146, 147]. В тонкому шарі 

тефлон — прозора речовина, що зовні нагадує парафін або поліетилен. 

Характеризується високою тепло- і морозостійкістю, залишається гнучким і 

еластичним при температурах від —250 до +250 °C, що дозволяє застосовувати його 

в багатьох галузях. Тефлон має дуже низький поверхневий натяг і адгезію. ПТФЕ є 

безпечним та немає негативного впливу на організм людини, це підтверджують 

дослідження[148] та Американського управління нагляду за якістю харчових 

продуктів та медикаментів (FDA) [149]. 

З-за того, що ПТФЕ не розчинюється ні в одному із розчинників, нанесення 

його плівкою є важкою задачею. Деякі автори пропонували застосовувати 

модифікований киснем розчинний фторполімер (Teflon AF і ін.) і нанопорошок 

політетрафторетилену [150-153]. Іншим варіантом нанесення плівок є використання 

методу газової фази: плазмова полімеризація перфтормономерів [153-155], 

магнетронне, синхротронне [157,158], рентгенівське [159] або лазерне розпорошення 

мішені [160,161]. Пропоновані, також, термічна дисоціація фторованих з’єднань 

[162], випаровування при електроннопроменевій обробці [163-165], випаровування 

політетрафторетилену з активацією виділених в газову фазу продуктів [166-167]. 

Останній варіант отримання плівок із газової фази є придатним для нанесення 

полімеру на ІОЛ. 

В основі методу отримання плівки ПТФЕ лежать процеси деградації полімера 

з розщіпленням макромолекули. Для випаровування полімерів і формування 

полімерної плівки на підкладці був використаний метод нагріву несфокусованим 

електричним струмом, який, при необхідності, здійснював також електронну 
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активацію випаруваного полімеру. Згідно [149, 168] ПТФЕ є повністю біосумісним з 

тканинами людини та дозволений для медичного використання. Більше того, завдяки 

його гідрофобності до всіх речовин, він перешкоджає розвитку бактерій та 

наростанню епітеліальних клітин, що провокують різного типу ускладнення та 

розвиток вторинної катаракти після імплантації ІОЛ. Згідно розрахунків, (формули 

3.2 – 3.11), акрилова ІОЛ з показником заломлення 1,55 повинна бути  покрита шаром 

ПТФЕ товщиною від 50 до 150 нм, шорсткістю 35aR  - 50 нм з показником 

заломлення 01 1,42n  . Для напилення плівки ПТФЕ на ІОЛ була задіяна установка 

вакуумного напилення УВН-74 (рис.52), Інституту фізики напівпровідників імені 

В.Є. Лашкарьова НАН України. Установка використовувалась із завантаженим в неї 

обертовим диском, на якому містились три кремнієві свідки та інтраокулярна лінза. 

 

 
 

Рис.52 Установка вакуумного напилення УВН-74 
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Діаметр камери УВН-74 становить 0,7 м і глибина її 0,5 м. В камері містилися  

2 електронних і 1 резистивний випаровувачі. Високий вакуум досягався за 60 хвилин. 

Габарити установки становлять 1500 х 2710 х 2150 мм, маса 1250 кг. 

Вироби, призначені для нанесення на них шару полімеру, встановлюювались в 

тримачі обертового барабана та в процесі напилення оберталися навколо своїх вісей 

для рівномірного покриття всіх поверхонь. 

З-за того, що при випаровуванні ПТФЕ швидкість росту плівки, що 

утворюється, низька, для прискорення процесу проводилась активація продуктів 

розкладання ПТФЕ прискореними електронами [160, 164]. Такий прийом дозволяє 

збільшити швидкість росту плівки в п'ять разів [169]. На структуру і властивості 

плівок впливають тиск газоподібних продуктів розкладання, струм і напруга 

електронної активації. Встановлено, що плівки ПТФЕ, утворені з газової фази, мають 

найбільш однорідний рельєф поверхні при товщині в інтервалі від 30 нм до 10 мкм 

[170, 171, 172]. В нашому випадку, проводилось напилення плівок товщинами 50, 

100 та 150 нм, що потрапляють у вказаний інтервал та мають  поверхню потрібної 

якості. 

Контроль атомних і молекулярних потоків ПТФЕ, що випаровувався, 

проводився методом вимірювання частоти коливань кварцового резонатора. Даний 

метод дозволяє перерахувати зміну частоти кварцового резонатора в товщину 

плівки. Для точного вимірювання товщини нанесеної плівки була використана 

система, яка включала в себе чотирьохканальний системний вимірювач товщини 

Sigma Instruments SQM - 242, спектрофотометр StellarNet, ВЧ генератор Dressler 

Cesar 403, вакуумметр Pfeiffer vacuum, джерело світла, оптоволоконні провідники 

світла і вакуумні вводи випромінювання в камеру. 

Для нанесення плівки задіяна система обертання тримача підкладок і скляного 

диску (рис.53), на якій відбувався вимір спектра оптичного пропускання плівок 
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безпосередньо під час нанесення ПТФЕ у вакуумі. Така система дозволяла не тільки 

аналізувати явища агрегації або самоорганізації плівок в залежності від умов 

зростання і наносити рівномірні по концентрації плівкоутворюючих компонентів 

покриття, але й створювати градієнтні по концентрації зразки за одне напилення 

[169]. 

 
 

Рис.53 Обертовий скляний диск із завантаженими зразками 

 

На обертовий диск були завантажені ІОЛ, кремнієвий свідок та скляний свідок 

25,4х76,2 мм. За даними калібровки зміна частоти кварцевого вимірювача на 76 Гц, 

відповідала напорошенню ПТФЕ товщиною 1 нм.  

В першому випадку для напорошення 50 нм політетрафторетилену початкова 

частота кварцевого вимірювача 5 808 976,9 Гц. 

На рис.54 представлені початкові параметри напилення ПТФЕ устаткуванням 

та на рис.55 кінцеві. 
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Рис.54 Початкові параметри УВН-74 для напилення 50 нм ПТФЕ 

 

Напруга електронної активації 0,8 кВ 

Сила струму електронної активації 10 мА 

Температура 20 оС 

Тиск 1,4*10-4 мм рт. ст. 

 

 
 

Рис.55 Кінцеві параметри УВН-74 для напилення 50 нм ПТФЕ 

 

Напруга електронної активації 0,8 кВ 

Сила струму електронної активації 10 мА 

Температура 352 оС 

Тиск 2,8*10-4 мм рт. ст. 

Вихідна частота 5808977 Гц, кінцева частота 5 805 129 Гц, різниця  5808977 – 

5 805 129 = 3848 Гц, що відповідає товщині плівки 50,6 нм. 
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В другому випадку для напорошення 100 нм ПТФЕ, вихідна частота 

кварцевого вимірювача становила 5 903 571 Гц, яка кратно зменшувалася на 76 Гц, 

цим самим даючи можливість контролювати приріст плівки ПТФЕ.  

На рис. 56 представлені початкові параметри напилення ПТФЕ устаткуванням 

та на рис. 57 кінцеві. 

 

 
 

Рис. 56 Початкові параметри УВН-74 для напилення 100 нм ПТФЕ 

 

Напруга електронної активації 0,8 кВ 

Сила струму електронної активації 10 мА 

Температура 26 оС 

Тиск 6,3*10-5 мм рт. ст. 

 

 
 

Рис. 57 Кінцеві параметри УВН-74 для напилення 100 нм ПТФЕ 

 

Напруга електронної активації 0,8 кВ 

Сила струму електронної активації 10 мА 
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Температура 368 оС 

Тиск 6,8*10-5 мм рт. ст. 

Вихідна частота кварцевого вимірювача становила 5 903 570 Гц, кінцева 

5895772, різниця становить 7798 Гц, що  відповідає товщині 102,6 нм. 

В третьому випадку для напорошення ПТФЕ товщиною 150 нм початкова 

частота кварцевого вимірювача становила 5 802 752 Гц. 

На рис. 58 представлені початкові параметри напилення ПТФЕ устаткуванням 

та на рис. 59 кінцеві. 

 

 
 

Рис. 58 Початкові параметри УВН-74 для напилення 150 нм ПТФЕ 

 

Напруга електронної активації 0,8 кВ 

Сила струму електронної активації 10 мА 

Температура 42 оС 

Тиск 1,6*10-4 мм рт. ст. 

 

 
 

Рис. 59 Кінцеві параметри УВН-74 для напилення 100 нм ПТФЕ 
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Напруга електронної активації 0,8 кВ 

Сила струму електронної активації 10 мА 

Температура 373 оС 

Тиск 1,3*10-4 мм рт. ст. 

Вихідна частота кварцевого вимірювача становила 5 802 752 Гц, кінцева 5 791 

352 Гц, різниця становить 11400 Гц, що відповідає товщині  150 нм. 

За разультатами вимірювань частоти коливань кварцового резонатора на 

зразки ІОЛ були нанесені шари ПТФЕ товшинами 50,6, 102,6 та 150 нм. 

 

3.4. Дослідження морфології нанесеного на інтраокулярні лінзи покриття 

 

Для аналізу морфології зразків ІОЛ з нанесеними різної товщини шарами 

ПТФЕ використовувався зондовий мікроскоп NanoScope IIIa Dimension 3000TM (рис. 

60). 

 
 

 

Рис.60 Зондовий мікроскоп NanoScope IIIa Dimension 3000TM 
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NanoScope IIIa Dimension 3000TM надає змогу реалізувати наступні методики:  

 атомно-силова мікроскопія (на повітрі та у рідких середовищах); 

 магнітна та електростатична мікроскопія; силова кельвін-зонд мікроскопія;  

 провідна та ємнісна мікроскопія (картографування та локальні вольт-

амперна характеристика і вольт-фарадна характеристика); 

 тунельна мікроскопія (на повітрі);  

 наноіндентування;  

 елементи нанолітографії і наноманіпуляцій. 

Дослідження зондовим мікроскопом нанесеної на ІОЛ плівки, товщина якої, 

згідно кварцового вимірювача, становила 50,6 нм, дало значення 53,6 нм (рис. 61). 

 

 
 

Рис.61 Контрольне вимірювання товщини нанесеної на ІОЛ плівки ПТФЕ 

 

З допомогою цього ж зондового мікроскопа, проведене дослідження якості 

поверхні нанесеного тефлону, результати вказані на рис.62. 
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Рис. 62 Характеристика поверхні нанесеного шару ПТФЕ 53,606 нм 

 

Mean — середнє значення всіх значень Z у замкнутій області. Середнє 

значення може мати від’ємне значення, оскільки значення Z вимірюються щодо 

значення Z, коли мікроскоп задіяний, тобто при максимальній площі виміру. Для 

першого випадку нанесення на лінзу 53.606 нм, Z=120,78 нм. 

Surface area — тривимірна площина заданого поля, обрана площа дослідження. 

Це значення є сумою площі всіх трикутників, утворених трьома суміжними точками 

даних і становить 9,577 мкм2. Інші характеристики даного поля дослідження: 

Rms (Rq) — стандартне відхилення значень Z в межах даної області і 

обчислюється як: 

         𝑅(𝑞) = √
∑(𝒛𝒊−𝒛𝒂𝒗𝒆)𝟐

𝑵
 , де           (3.13) 

де Zave — середнє значення Z у даній області; 

Zi — це поточне значення Z; 
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N — кількість точок у даній області.  

В конкретному випадку Rq= 4, 639 нм 

Mean roughness (Ra) — середнє значення шорсткості поверхні відносно 

центральної площини, обчислювалося, використовуючи:  

      𝑅(𝑎) =
1

L𝑥L𝑦
∫ ∫ |𝑓(𝑥, 𝑦)| 𝑑𝑥

L𝑥

0
𝑑𝑦

L𝑦

0
 , де          (3.14) 

F(x,y) — розміри поверхні відносно центральної площини і L𝑥 та L𝑦  є 

вимірюваннями поверхні. 𝑅(𝑎) = 3,339 нм 

Показники в області дослідження 3, 177 мкм2: 

Rq= 3,965 нм; 

R(a)= 3,159 нм. 

При дослідженні зондовим мікроскопом нанесеної на ІОЛ плівки, товщина 

якої, згідно кварцового вимірювача, становила 102,6 нм, отримали співпадаюче 

значення 102,66 нм (рис. 63) 

 
 

Рис.63 Контрольне вимірювання товщини плівки ПТФЕ на ІОЛ 
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Отримані кантилевером атомного силового мікроскопу значеня шорсткісті 

поверхні інтраокулярної лінзи при товщині напилення ПТФЕ 102, 66 нм вказані на 

рис.64. 

 
 

Рис. 64 Шорсткість поверхні для лінзи з шаром ПТФЕ 102,66 нм 

 

Для площі дослідження (Surface area) 25,101 мкм2, отримані наступні значення: 

Z=13,759 нм; 

Rq= 1,433 нм; 

Ra= 1,124 нм. 

Для поля дослідження 15, 127 мкм2: 

Z=11,397 нм; 

Rq= 1,380 нм; 

Ra= 1,096 нм. 
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При дослідженні зондовим мікроскопом нанесеної на ІОЛ плівки ПТФЕ, 

товщина якої, згідно кварцового вимірювача, становила 150 нм, отримали близьке 

значення 151,8 нм (рис.65). 

 
 

Рис.65 Контрольне вимірювання товщини нанесеної на ІОЛ плівки ПТФЕ 

 

При аналізі морфології поверхні, отримані наступні значення шорсткості 

поверхні нанесеного політетрафторетилену (рис. 66). 
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Рис.66 Шорсткість поверхні для лінзи з шаром ПТФЕ 151,82 

 

Для площі дослідження (Surface area) 9,439 мкм2, отримані наступні значення: 

Z=65,201 нм; 

Rq= 3,326 нм; 

Ra= 2,374 нм. 

Для поля дослідження 3, 070 мкм2: 

Z=22,834 нм; 

Rq= 2,571 нм; 

Ra= 2,047 нм. 

Згідно результатів атомно-силової мікроскопії (АСМ), структура нанесених 

покритів є аморфною, розташування молекул ПТФЕ забезпечує потрібну товщину та 

якість поверхні на всіх трьох типах лінз.  
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3.5. Оцінка якості нанесеного на інтраокулярні лінзи покриття 

 

Перед дослідженням якості нанесеного покриття ПТФЕ на ІОЛ, проводилась 

загальна оцінка поверхні лінзи за допомогою мікроскопа BX41 (Olympus Iberia, slr., 

Іспанія) при збільшенні х100X (рис. 67). 

 

 
 

Рис. 67. Спостереження поверхні ІОЛ на мікроскопі BX41 Olympus 

 

Аналіз поверхні лінзи при збільшенні х100 на мікроскопі BX41 Olympus, 

встановив відсутність механічних та інших дефектів, що могли бути викликані дією  

кантилевера при АСМ дослідженні. 

У зв’язку з тим, що атомно-силовий мікроском має обмежений діапазон 

дослідження, аналіз проводився з допомогою просвітлючого мікроскопу. Для оцінки 

детальної структури покриття в лабораторії патоморфології з прозектурою 

Національного інституту серцево-судинної хірургії імeні М.М. Амосова 

виконувалися поперечні перерізи ІОЛ. Для надання стабільного стану лінзи 

попередньо заморожувались в морозильній камері до -40 °C (рис. 68). 
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Рис. 68. Морозильна камера (праворуч) для підготовки ІОЛ до перерізу 

 

Переріз лінз проводився на механічному мікротомі Leica CM 1100 (рис. 69), 

товщинами зрізів 100 мкм. 

 

 
 

Рис.69 Механічний мікротом Leica CM 1100 



118 
 

 

Оцінка якості нанесеного на ІОЛ покриття, проводилось із використанням 

конфокального лазерного скануючого мікроскопа Zeiss LSM 510 META (рис. 70) в 

Інституті біохімії ім. О.В. Палладіна НАН України. 

 

 
 

Рис. 70. Конфокальний лазерний скануючий мікроскоп Zeiss LSM 510 META 

 

Мікроскопічна картина перерізів ІОЛ з напиленням ПТФЕ товщиною 50, 100 

та 150 нм при дослідженні на мікроскопі Zeiss LSM 510 META, показана, відповідно, 

на рис. 71, 72 та 73. 
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Рис. 71. Переріз ІОЛ з напиленням ПТФЕ товщиною 50 нм, х125 

 

 
 

Рис. 72. Переріз ІОЛ з напиленням ПТФЕ товщиною 100 нм, х125. 
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Рис. 73. Переріз ІОЛ з напиленням ПТФЕ товщиною 150 нм, х125. 

 

З-за різниці рефракційного індексу, нанесене покриття при просвічуванні має 

інший відтіннок, ніж матеріал ІОЛ. На рис. 71 - 73  простежується рівномірний шар 

ПТФЕ по всій поверхні інтраокулярних лінз. В цілому, мікроскопічними 

дослідженнями морфології поверхні ІОЛ встановлена  рівномірність товщини 

нанесених шарів ПТФЕ при відсутності видимих неоднорідностей. 

 

3.6. Дослідження  фокусних плям інтраокулярних лінз  

 

Після напилення на лінзи шару ПТФЕ різної товщини, для оцінки фокусних 

плям ІОЛ було використано універсальний проекційний апарат з фотооптичною 

лавою “ФОС-115” (рис.74).  
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Рис.74 Універсальний проекційний апарат з фотооптичною лавою ФОС-115. 
 

1– лава; 2– захисний екран 1; 3 – захисний щит 2; 4 – лазер; 5 – рейтери; 6 – 

інтраокулярна лінза; 7 – екран-світлофільтр; 8 –фотокамера; 9 – лінійка. 

Для якісної візуальної оцінки, використаний лазерний випромінювач з 

довжиною хвилі 500 – 565 нм, що відповідає зеленому світлу, та фотоапарат. 

Проводилось дослідження 4-х типів інтраокулярних лінз, а саме лінзи без напилення 

політетрафторетилена та з напиленням ПТФЕ номінальною товщиною 50, 100 і 150 

нм. Всі лінзи розміщувались на відстані найкращого фокусування на екрані, при якій 

розміри фокусних плям були мінімальними. Для усунення можливих похибок 

фокусування дослідження кожного типу ІОЛ проводилось по 10 разів з подальшим 

підрахунком середніх значень і стандартної похибки. 

Отримані фотоапаратом зображення фокусних плям на екрані лави ФОС-115, 

завантажувались в середовище Solidworks. В програмному середовищі методом 

прив’язки до номінального розміру фото та маштабуванням зображення, проводились 

відповідні вимірювання розмірів фокусних плям. В першому випадку оцінювались 

фокусні плями ІОЛ без напилення, як вихідні (рис.75). 
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Рис. 75. Зображення на екрані фокусної плями лінзи без напилення 

 

Середній розмір фокусної плями ІОЛ без напилення становив 0,94 +- 0,036 мм. 

Після встановлення на оптичну лаву ФОС-115 ІОЛ з напиленням 

політетрафторетилену шаром товщиною 53,606 нм, проводилось фокусування 

лазерного джерела світла на екрані 7 та оцінка розміру фокусної плями (рис.76). 

 

 

 
 

Рис.76. Зображення на екрані фокусної плями лінзи з напиленням шару ПТФЕ товщиною 53,606 нм  
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Середній розмір фокусної плями ІОЛ з напиленням товщиною 53,606 нм 

становив 0,76 +- 0,03 мм, що в порівнянні з розміром фокусної плями вихідної лінзи 

на 0,18 мм менше (Р<0,01). Далі досліджувалися лінзи з товщиною напиленого шару 

ПТФЕ 102,66 та 151,82 нм (рис.77). 

 

 
 

Рис.77. Зображення фокусної плями лінзи з напиленням 102,66 нм 

 

Відповідно до отриманих в Solidworks результатів, середній розмір фокусної 

плями ІОЛ з напиленням 102,66 нм становив 0,33 +- 0,024 мм, тобто на 0,61 мм 

менше, ніж у ІОЛ без напилення, або в 2,85 рази (Р<0,001).  

 При цьому, спираючись на дані [140], можна очікувати зменшення 

поздовжньої аберації в 8 разів, поперечної – в 23 рази, а хвильової – в 66 разів. 

З допомогою програмного пакету Aber Lite, отримано графік хвильової 

аберації лінзи без напилиння ПТФЕ (рис.78) та лінзи з напилинням шару ПТФЕ 

товщиною 102,66 нм (рис.78) для трьох довижин хвиль, синього спектру (440 нм), 

зеленого (550 нм) та червоного (700 нм). 

Компонента хвильової аберації, що відповідає дефокусуванню лінзи без 

напилення, має у ступінному розкладанні вигляд (3.15): 
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     ∆W(ρ)p=p20ρ
2=p20(𝜌𝑥

2 + 𝜌𝑥
2)           (3.15) 

 

 
 

Рис.78. Хвильова аберація ІОЛ без напилення ПТФЕ в меридіальному і сагітальному 

перерізах  

 

Для ІОЛ з напиленням ПТФЕ 102,66 нм компонента хвильової аберації має 

вигляд (3.16): 

     ∆W(ρ)p=p18ρ
2=p18(𝜌𝑥

2 + 𝜌𝑥
2)           (3.16) 
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Рис.79. Хвильова аберація ІОЛ з напиленням ПТФЕ товщиною 102,66 нм в меридіальному і 

сагітальному перерізах 

 

Згідно результатів моделювання в середовищі Aber, хвильова аберація світла з 

довжиною хвилі, що відповідає синій ділянці спектра, яке пройшло через лінзу з 

напиленням ПТФЕ товщиною 102,66 нм, менша, порівняно із абеоацією лінзи без 

напилення. Тобто, за рахунок нанесеного шару ПТФЕ, дефокусування лінзи 

зменшилось до p18. 

При оцінці ІОЛ з напиленням товщиною 151,82 нм (рис. 80), помітно, що її 

фокусна пляма більша, ніж в двох попередніх дослідженнях.   
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Рис. 80. Зображення фокусної плями лінзи з напиленням шару ПТФЕ товщиною 151,82 нм 

 

Фокусуванням ІОЛ з напиленням товщиною 151,82 нм утворювалися фокусні 

плями помітно більші, ніж в попередніх дослідженнях (рис. 74 - 76). Вимірюваннями 

визначено, що середній розмір фокусної плями ІОЛ з напиленням товщиною 151,82 

нм становив 0,87 +- 0,033 мм і суттєво не відрізнявся від середнього розміру 

фокусних плям ІОЛ без напилення (Р>0,05).  

Результати досліджень ІОЛ на оптичній лаві ФОС-115 вказують, що для 

отримання мінімальних розмірів фокусної плями та, відповідно, лінз із покращеними 

оптичними характеристиками, доцільно  використовувати ІОЛ з напиленням ПТФЕ 

шаром товщиною близько 100 нм. При цьому розміри фокусної плями  зменшуються 

в 2,8 разів, порівняно із розмірами фокусної плями вихідної лінзи (без напилення). 

Якщо взяти до уваги, що радіус фокусної плями є еквівалентом параметра y (рис. 

44), то зменшення розмірів фокусної плями в 2,85 рази може свідчити про зменшення 

поздовжньої аберації приблизно в 8 разів, поперечної – в 23 рази, а хвильової – в 66 

разів. 
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3.7. Дослідження поздовжньої сферичної аберації інтраокулярних лінз   

Після напилення на інтраокулярні лінзи ПТФЕ товщинами 50, 100 та 150 нм, 

що було проведене в Інституті фізики напівпровідників ім. В.Є. Лашкарьова НАН 

України Національної академії наук України, здійснювалось дослідження ІОЛ на 

величину поздовжньої сферичної аберації.  

Дослідження проводилось в Білоруському державному університеті, Фізичний 

факультет, кафедра фізичної оптики і прикладної інформатики. Для дослідження 

було взято 40 інтраокулярних лінз, що виготовлені з поліметилметакрилату, 10 з яких 

були без напилення ПТФЕ та 30 з напиленням шару ПТФЕ різної товщини.  

Для отримання значення величини аберації використане устаткування, що 

включало в себе коліматор з фокусною відстанню об'єктива fk = 1600 мм, 

досліджувані і вихідні лінзи, відліковий мікроскоп зі шкалою поздовжнього 

переміщення з ноніусом, циліндричний і сферичний конденсори, розсувна щілина, 

точкова діафрагма, змінні екрани з парними отворами, ртутна лампа з джерелом 

живлення, світлофільтр. Установка для вимірювання поздовжньої сферичної 

аберації монтувалась на оптичній лаві OCK-2 за схемою, наведеною на (рис.81). 

  

 
 

Рис.81 Оптична схема установки для вимірювання поздовжньої сферичної аберації 
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 1- джерело світла (ртутна лампа), 2- світлофільтр, 3- циліндричний конденсор, 

4- розсувна щілина або діафрагма, 5- об'єктив коліматор, 6- змінні екрани з парними 

отворами, слугуючі для виділення вузьких пучків променів, 7- досліджувана оптична 

система в тримачі, 8 - відліковий мікроскоп. 

Промені від джерела 1 проходять світлофільтр 2, конденсор 3 і освітлюють 

розсувну щілину або діафрагму 4, встановлену в фокальній площині об'єктива 

коліматора 5. Паралельним пучком на виході з коліматора промені падають на екран 

6, який встановлюється так, щоб його отвори були паралельні щілині 4. Вузькі пучки 

променів, проходять через парні симетрично розташовані отвори екрану, утворюють 

в фокальній площині оптичної системи 7 дві дифракційних картини, що складаються 

з нульового (центрального) дифракційного максимуму і двох максимумів першого 

порядку (рис.82б), які спостерігають в мікроскоп 8. 

Для вимірювання поздовжньої сферичної аберації використовували метод 

візуальних фокусувань Лінника. Її оцінюювали величиною поздовжніх 

перефокусувань, (від початкового зображення, рис.82б до результуючого, рис.82а), 

відлікового мікроскопа на зображеннях розсувної щілини 4, отриманих при різних 

висотах h променів, падаючих на вхідні зіниці досліджуваної оптичної системи. 

Переміщуючи мікроскоп уздовж оптичної осі, знаходили його положення, при якому 

дифракційні картини від двох отворів змінних екранів (рис. 82б) поєднуються в одну 

(рис.82а). 
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Рис. 82 Дифракційні картини, що спостерігають в мікроскоп 

 

Поздовжню сферичну аберацію характеризують різницею: 

      δS'=|δSh'-δS0'|, де         (3.17) 

δS0'- початковий відлік за шкалою поздовжнього переміщення мікроскопа, 

сфокусованого на зображенні розсувної щілини в параксіальних променях, рис.82а; 

δSh' - аналогічні відліки при перефокусуваннях від рис. 82б до рис. 82а в променях, 

що падають на вхідну зіницю оптичної системи на висоті h. 

Для отримання найбільшої різкості дифракційної картини ширина розсувної 

щілини або діаметр діафрагми повинен задовольняти умову: 

𝒃 ≤
𝝀𝒇𝒌

𝟐𝒅
, де                   (3.18) 

𝒅 = (𝟎, 𝟎𝟏 ÷ 𝟎, 𝟎𝟐) ⋅ 𝒇𝒄; 

fc - фокусна відстань досліджуваної системи; 

 fk - фокусна відстань об'єктива коліматора; 

 λ - довжина хвилі світла. 

Збільшення мікроскопа підбиралося виходячи з умови, що дифракційна смуга 

видима через мікроскоп під кутом не менше 0,5°, і розраховувалась за формулою: 

 Г ≥
𝑘∙𝑑

𝜆∙𝑓𝑐
 , де             (3.19) 

k≈3мм - емпіричний коефіцієнт.  

Вимірювання проводилось в такій послідовності: 
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1. Виведення фокальної площини коліматора для отримання на виході 

об’єктива коліматора паралельного пучка променів, при встановленні розсувної 

діафрагми в фокусі коліматора, тобто отримання зображення предмета на 

нескінченності в умовах лабораторії. 

2. Розрахунок за формулою (3.18) ширини розсувної щілини 4, 

використовуючи значення fk = 1600 мм, fc = 7,65мм, λ = 0,546 мкм, і встановлення її 

горизонтально в фокальній площині коліматорного об'єктива 5 (рис. 82). 

3. Фокусування на щілину 4 за допомогою циліндричного конденсора 3 

зображення джерела 1 у вигляді вузької горизонтальної смуги. 

4. Розрахунок за формулою (3.19) збільшення мікроскопа Г і апертури A = D 

/ 2 fc досліджуваної системи (лінзи), прийнявши fc = 7,65 мм і замірявши діаметр D її 

вхідної зіниці. З урахуванням цих данних, підбір потрібних для роботи об'єктива і 

окуляра мікроскопа. 

5. Для оптимального сприйняття зором і отримання якісної дифракційної 

картини, рис. 81, використовували зелений світлофільтр з довжиною хвилі λ = 0,546 

мкм. 

6. Вимірювання вихідних і досліджуваних лінз проводили по шість разів, дані 

відлікового мікроскопа усереднювали з точністю 0,1 мм. 

7. Встановивши попередньо відлік за ноніусом мікроскопа на поділку 40,0 мм 

(величина δS0'), закріпляли рейтер мікроскопа на оптичній лаві. Встановлювали 

вихідну лінзу 7 після об'єктива 5 коліматора, переміщували рейтер з мікроскопом по 

оптичній лаві для отримання різкого зображення розсувної щілини (рис. 81).   

8. Встановивши перед вихідною лінзою 7 екран з парними отворами 6 з 

діаметрами 2, 4 та 6 мм, по черзі поздовжнім переміщенням мікроскопа проводили 

перефокусування від початкового зображення, рис. 82б до результуючого, рис. 82а, 

і знявши відліки мікроскопа визначали величини δSh'. Далі, знаходили величину δS' 

поздовжньої сферичної аберації вихідної лінзи як: δS'=|δSh'-δS0'|. 
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9. Замінивши вихідну лінзу 7 на досліджувану лінзу 7, проводили аналогічні 

шість вимірювань, результати усереднювали. Знаходили величину δS'досл 

поздовжньої сферичної аберації досліджуваних лінз δS'досл = | δSh'досл-δS0'досл |. 

10.  Послідовність дій повторювали три рази для ІОЛ з напиленням ПТФЕ 

номінальною товщиною 50, 100 і 150 нм. Результати дослідження занесені в додаток 

Б та до таблиць 3.1, 3.2, 3.3 та 3.4 відповідно. 

При визначенні величини поздовжньої сферичної аберації ІОЛ можливі 

похибки, пов’язані із технічними чинниками. Для зниження впливу цих похибок і 

отримання вірогідних даних,  підраховувалися середні арифметичні значень.  

Таблиця 3.1. Показники відлікового мікроскопа при дослідженні ІОЛ без 

напилення. 

 

h=2 мм h=4 мм h=6 мм 

δS0'вих δSh'вих δS'вих δS0'вих δSh'вих δS'вих δS0'вих δSh'вих δS'вих 

40,0 39,9 0,1 40,0 39,4 0,6 40,0 38,7 1,3 

 

Результати дослідження ІОЛ з напиленням шару ПТФЕ товщиною 50 нм, 

наведені в табл. 3.2. 

Таблиця 3.2. Показники відлікового мікроскопа при дослідженні ІОЛ з 

напиленням шару ПТФЕ товщиною 50 нм. 

 

50 

нм 

№ h=2 мм h=4 мм h=6 мм 

δS0'досл δSh'досл δS'досл δS0'досл δSh'досл δS'досл δS0'досл δSh'досл δS'досл 

1 40,0 

 

39,9 0,1 40,0 

 

39,7 0,3 40,0 

 

38,75 1,25 

 

З допомогою ліцензійного пакета SPSS Statistics 19 та Microsoft Excel 2016 на 

базі операційної системи Windows 10, проводилась статистична обробка отриманих 

цифрових даних для кожного з досліджень. 

В залежності від характера даних і цілей вимірювань використовувались 

відповідні методи статистичного аналіза. Для представлення результатів в формі 
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кількісних показників використовували значення середнього арифметичного (M) і 

стандартного (середньоквадратичного) відхилення (σ). Для оцінки різниць при 

нормальному розподіленню в двох незалежних  вибірках, використовувався t-

критерій Стьюдента по формулі: 

 

  𝑡 =
|𝑀1−𝑀2|

√𝑚1
2+𝑚2

2
, де          (3.20) 

     𝑚 =
𝜎2

𝑛−1
           (3.21) 

 

Число ступенів свободи: 

𝑘 = (𝑛1 + 𝑛2) − 2          (3.22) 

Після цього, визначали критичне значення t-критерія Стьюдента для 

потрібного рівня значимості, не гірше p<0,05. 

Результати, отримані при дослідженні поздовжньої сферичної аберації в різних 

зонах ІОЛ з напиленням товщиою 50 нм, наведені в таблиці 3.3 в порівнянні із 

показниками ІОЛ без напилення. 

 

Таблиця 3.3. Результати статистичної обробки даних позонних досліджень ІОЛ 

без напилення та з напиленням шару ПТФЕ товщиною 50 нм 

 

N=10 М (мм) Різниця  m t P 

Вих. 2 мм 0,1  0,0076   

50 нм 2 мм 0,1 0 0,00394 0 1 

Вих. 4 мм 0,6  0,00422   

50 нм 4 мм  0,3 0,3 0,00516 35,58 <0,001 

Вих. 6 мм 1,3  0,0042   

50 нм 6 мм 1,25 0,05 0,00211 11,86 <0,001 

 

Різниця значень аберації в центральній зоні не виявлена. Але  встановлено 

суттєве зменшення поздовжньої сферичної аберації досліджуваної ІОЛ в зонах 4 та 
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6 мм (Р<0,001), що свідчить про позитивний ефект нанесення на ІОЛ шару ПТФЕ. 

Графіки залежності аберації ІОЛ без напилення та з напиленням шару ПТФЕ 

товщиною 50 нм  від діаметра отворів діафрагми, показані на рис. 83.  

 

 
 

 
Рис.83 Поздовжня сферична аберація в різних зонах вихідної та досліджуваної лінзи із 

шаром ПТФЕ товщиною  50 нм 
 

На графіку h - це діаметр отворів в екрані парних діафрагм 6 рис.80, 

розташованих вертикально і симетрично щодо центру оптичної системи (лінзи) 7. За 

формулою (9) визначали величини δS', δS'досл і будували графіки поздовжньої 

сферичної аберації для вихідної і досліджуваної лінз, відкладаючи по осі абсцис 

значення h, а по осі ординат δS' та δS'досл. 

Результати дослідження поздовжньої сферичної аберації ІОЛ з напиленням 

шару ПТФЕ товщиною 100 нм наведені в таблиці 3.4. 

 

 

 

h=0 мм h=2 мм h=4 мм h=6

δS' 0 0.1 0.6 1.3

δS'досл 0 0.1 0.3 1.25
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Таблиця 3.4. Показники відлікового мікроскопа при дослідженні ІОЛ з 

напиленням шару ПТФЕ товщиною 100 нм. 

 

100 

нм 

№ h=2 мм h=4 мм h=6 мм 

δS0'досл δSh'досл δS'досл δS0'досл δSh'досл δS'досл δS0'досл δSh'досл δS'досл 

1 40,0 

 

40,0 0 40,0 

 

39,85 0,15 40, 

 

38,9 1,1 

 

У випадку дослідження через діафрагму діаметром 2 мм ІОЛ з напиленням 

ПТФЕ шаром 100 нм поздовжньої сферичної аберації не виявлено. Напилення ПТФЕ  

товщиною 100 нм на лінзу в центральній області виявилося найбільш ефективним. 

 

Таблиця 3.5. Результати статистичної обробки даних позонних досліджень ІОЛ 

без напилення та з напиленням шару ПТФЕ товщиною 100 нм. 

 

N=10 М (мм) Різниця  m t P 

Вих. 2 мм 0,1  0,0076   

100 нм 2 мм 0,0 0,1 0,0 13,16 <0,001 

Вих. 4 мм 0,6  0,00422   

100 нм 4 мм  0,15 0,45 0,0014 91,02 <0,001 

Вих. 6 мм 1,3  0,0042   

100 нм 6 мм 1,1 0,2 0,00149 44,72 <0,001 

 

В цілому встановлено, що нанесення на ІОЛ шару ПТФЕ номінальною 

товщиною 100 нм призводило до суттєвого зменшення поздовжньої аберації у всіх 

досліджуваних зонах ІОЛ, при цьому в центральній зоні аберація не виявлялася. 

Графіки залежності аберації ІОЛ без напилення та з напиленням шаром ПТФЕ 

товщиною 100 нм від діаметра діафрагми, показані на рис. 84. 
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Рис. 84. Поздовжня сферична аберація в різних зонах вихідної та досліджуваної лінзи із 

шаром ПТФЕ товщиною 100 нм 
 

Результати визначення величини поздовжньої сферичної аберації ІОЛ з 

напиленням шару ПТФЕ товщиною 150 нм наведені в табл. 3.6. 

 

Таблиця 3.6. Показники відлікового мікроскопа при дослідженні ІОЛ з 

напиленням шару ПТФЕ товщиною150 нм. 

 

150 

нм 

№ h=2 мм h=4 мм h=6 мм 

δS0'досл δSh'досл δS'досл δS0'досл δSh'досл δS'досл δS0'досл δSh'досл δS'досл 

1 40,0 

 

39,75 0,25 40,0 

 

39,45 0,55 40, 

 

38,75 1,25 

 

Таблиця 3.7. Результати статистичної обробки даних позонних досліджень 

ІОЛ без напилення та з напиленням шару ПТФЕ товщиною 150 нм. 

 

N=10 М (мм) Різниця  m t P 

Вих. 2 мм 0,1  0,0076   

150 нм 2 мм 0,25 -0,15 0,00258 17,0 <0,001 

Вих. 4 мм 0,6  0,00422   

150 нм 4 мм  0,55 0,05 0,0026 9,7 <0,001 

Вих. 6 мм 1,3  0,0042   

150 нм 6 мм 1,25 0,05 0,00298 8,4 <0,001 

h = 0 мм h = 2 мм h = 4 мм h = 6 мм

δS' 0 0.1 0.6 1.3

δS'досл 0 0 0.15 1.1
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Таким чином, виявлено, що не зважаючи на суттєве зменшення аберації в зонах 

4 та 6 мм, шар ПТФЕ товщиною 150 нм вірогідно збільшує поздовжню аберацію в 

центральній зоні ІОЛ. Тому нанесення плівки ПТФЕ номінальною товщиною 150 нм 

на ІОЛ з метою покращення іх оптичних характеристик не є доцільним. 

Графіки залежності аберації ІОЛ без напилення та з напиленням шаром ПТФЕ 

товщиною 150 нм від діаметра діафрагми, показані на рис. 85. 

 

 
 

Рис. 85. Поздовжня сферична аберація в різних зонах вихідної та досліджуваної лінзи із 

шаром ПТФЕ товщиною 150 нм 

При аналізі ІОЛ з напорошенням шару ПТФЕ товщиною 200 нм, відмічено, що 

плівка має молочно-білий колір та не є повністю прозорою. Більше того, покриття 

шаром ПТФЕ товщиною 200 нм є світлорозсіючим, що негативно впливає на 

пропускання світла. Даний ефект може бути пов’язаний з відсутністю дальнього 

порядку розташування частинок молекул, атомів, йонів і наявністю ближнього 

порядку, тобто закономірного розташування молекул одна відносно одної як 

геометричні (координаційне число). В аморфному розташуванні частинок, ці 
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закономірності зберігаються лише для невеликих відстаней, що становлять від 0,5 до 

5 нанометрів[175]. 

Результати дослідження ІОЛ з напиленими шарами ПТФЕ номінальними 

товщинами 50 нм, 100 нм та 150 нм дають можливість стверджувати, що плівка 

ПТФЕ в багатьох випадках покращувала оптичні характеристики лінзи. Оскільки 

хвильова аберація пропорційна четвертому ступеню радіусу зони (y4), поперечна – 

кубу (y3), а поздовжня – квадрату радіуса (y2), то при зменшенні поздовжньої аберації 

поперечна і хвильова здатні зменшуватися ще в більшій мірі. А тому, такі зміни 

поздовжньої аберації мають велике значення для покращення зображення, яке 

формується ІОЛ із напиленням шару ПТФЕ. Найбільш ефективним покриттям для 

зниження поздовжньої сферичної аберації виявилося напилення шару ПТФЕ 

товщиною близько 100 нм.  

 

3.8. Висновки до розділу 3 

 

При стандартній імплантації ІОЛ приблизно на відстані 1 мм від райдужної 

оболонки існує ризик появи негативних фотичних ефектів, іридодонезу та 

відшарування сітківки. Для зменшення ризику появи дисфотопсій, ІОЛ слід 

імплантувати на відстані не менше, як 4 мм від райдужки. При цьому феномен 

відбивання світла та засвітлення сітківки  в 7 раз нижче (𝑓(𝑥) = 0,0636), ніж в лінзи 

в стандартній позиції (𝑓(𝑥) = 0,45). Для зменшення відбиття світла від поверхні 

акрилової лінзи з коефіцієнтом заломлення n=1,55, слід застосовувати покриття 

шаром ПТФЕ з показником заломлення n=1,42 та шорсткістю поверхні 𝑅𝑎 = 35 нм. 

Дане покриття ПТФЕ є антиадгезивним і не викликає наростання епітеліальних 

клітин та інших залишкових елементів, що  попереджає розвиток вторинної 

катаракти. В запропонованій ІОЛ NVision Optics зменшення Френелівського відбиття 

становить більше ніж в 4 рази, в порівнянні з акриловою ІОЛ без покриття. 
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Моделюванням в середовищі Zemax, встановлене СКВ променів, які пройшли через 

таку ІОЛ, на рівні 2,97 мкм, порівняно із розміром диску Ейрі 3,6 мкм, що свідчить 

про дифракційну обмеженість лінзи і достатність для побудови лінзою моделі  

NVision Optics більш чіткого зображення.  За допомогою програмного забезпечення 

Aber Lite, виявивлено, що МПФ ІОЛ NVision Optics при апертурній діафрагмі у 

вигляді кола (d=3 мм), порівняно з МПФ лінзи без ПТФЕ, більша, що свідчить про 

зменшення сферичної аберації. Робочим інтервалом канонічних частот для такої ІОЛ 

є 0,777, що вище, ніж в ІОЛ без шару політетрафторетилену, яке становить 0,5267. 

 Установка УВН-74 забезпечує нанесення шарів ПТФЕ потрібної якості, 

товщина яких становила відповідно  53,61 нм, 102,66 нм та 151,82 нм, які визначено 

мікроскопічними дослідженнями BX41 Olympus, конфокального скануючого 

мікроскопа LSM 500 META ZEISS та АС мікроскопа NanoScope IIIa Dimension 

3000TM. Доцільним є використання ІОЛ з напиленням ПТФЕ шаром 100 нм, тому що 

встановлено зменшення розмірів фокусних плям таких лінз більше ніж в 2,8 разів, 

порівняно розмірами фокусної плями ІОЛ без напилення. 

В результаті напилення на ІОЛ шару ПТФЕ номінальною товщиною 100 нм 

поздовжня аберація суттєво зменшується не тільки в центральній, але й в 

периферійній зоні ІОЛ. Такий ефект не досягається, якщо товщина напилення 

становить 50 або 150 нм. Відповідно до зниження поздовжньої сферичної аберації, 

зменшується і хвильова, що показано на графіках середовища Aber для трьох довжин 

хвиль, 440 нм, 550 нм та 700 нм.
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РОЗДІЛ 4 РОЗРОБКА АКОМОДУЮЧОЇ ІНТРАОКУЛЯРНОЇ ЛІНЗИ 

 
4.1. Вибір конструкції і матеріалу для створення акомодуючої 

моделі ІОЛ 

 
За статистичними даними України, кожного року реєструється понад 3 

мільйони звернень громадян за медичною допомогою при захворюваннях очей. У 

структурі очної захворюваності останні 10 років захворювання катарактою посідає 

друге місце (11%) після захворювань кон'юнктиви (30,7%) [176, 177 178, 179, 180]. У 

рік виконується понад 10 мільйонів операцій з приводу катаракти в світі [181]. 

За здатністю до акомодації, всі існуючі моделі ІОЛ розділяють на три групи: 

неакомодуючі, псевдоакомодуючі і акомодуючі [182, 183, 184, 185]. 

Багатофокусність мультифокальних лінз досягається за рахунок заломлення світла 

згідно законам рефракції (рис. 86). 

 

 
 

Рис. 86 Класифікація мультифокальних ІОЛ за структурою і конструкцією 

 

 В зональних рефракційних лінзах кожна зона працює, як окрема лінза з різною 

фокусною відстанню. Біфокальні  псевдоакомодуючі дифракційно-рефракційні ІОЛ 

використовують явище дифракції світла для створення додаткової оптичної сили, яка 

забезпечує зір на недалеку відстань. У акомодуючих інтраокулярних лінзах 

заломлення світла поєднується зі зміною положення лінзи вздовж оптичної осі ока. 
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У ІОЛ з градієнтної оптикою другий фокус створюється шляхом зміни коефіцієнта 

заломлення матеріалу в різних частинах оптичного елемента. 

Акомодація — це складний біомеханічний і нейрофізіологічний процес. 

Сучасні теорії акомодації розділяють на інтракапсулярну і екстракапсулярну. Першу 

групу теорій об'єднує загальний біомеханічний принцип, створений Т. Юнгом та Г. 

Гельмгольцем[186]. Природня акомодація відбувається шляхом зміни форми 

кришталика внаслідок чого, змінюється заломлююча сила всієї оптичної системи 

ока. При скороченні волокон, що знаходяться у війковому тілі, відбувається 

розслаблення цинової зв’язки, яка прикріплена до кришталика. Коли зменшується 

натягнення волокон цієї зв’язки, послаблюється ступінь натягнення капсули 

кришталика, внаслідок чого кришталик, завдяки своїм еластичним властивостям, 

набуває більш опуклої форми (зір на близьку дистанцію). При розслабленні м’яза 

акомодації відбувається зворотний процес, тобто в розслабленому стані, кришталик 

має більший радіус кривизни і як наслідок, орієнтований на зір далеких предметів 

(рис. 87).  

 

 
 

Рис. 87. Акомодація природнього кришталика ока людини 

 

а — цинові зв’язки натягнені, кришталик налаштований на далеку відстань; 

б — волокна скорочені, кришталик налаштований на близьку відстань 
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Прихильники іншої групи вважають , що теорія Гельмгольца про участь зв'язок 

і кришталика працює тільки частково, не все залежить від кришталика, в процесі 

акомодації бере участь рогівка, скловидне тіло, внутріочні і екстраокулярні м'язи. 

Зміна форми кришталика для чіткого бачення близько розташованих об'єктів 

викликається зміщенням вперед скловидного тіла, гідравлікою внутрішньоочної 

рідини задньої камери, натягнутими екваторіальними зв'язками кришталика або 

поєднанням цих факторів [187, 188, 189, 190, 191, 192, 193, 194].  

З склоподібним тілом, кришталик зв'язаний зв'язкою Вігера, волокна якої 

вплітаються як в капсулу кришталика, так і в передні шари склоподібного тіла [195]. 

На думку деяких авторів, таким чином, зв'язково-капсулярний апарат кришталика 

має міцний зв'язок із склоподібним тілом [196]. 

Рядом вчених досліджувалась участь скловидного тіла в акомодації. Відомі 

роботи М.М. Сергієнка, в яких він моделював вплив скловидного тіла на кришталик  

тиском в  ретролентальному середовищі від 1 мм рт. ст. до 5 мм рт. ст. [197]. В 

роботах О.В. Іванової, розглянуто три моделі акомодаційного апарату ока [198]. В 

експериментальній роботі A. Glasser [199, 200], показав зменшення екваторіального 

діаметра кришталика на висоті акомодації, тим самим підтвердивши 

інтракапсулярну гіпотезу Гельмгольца і його прихильників. 

Якщо взяти до уваги те, що максимальна товщина кришталика дорослої 

людини, в залежності від ступеня акомодації, становить 3,6-5 мм, то на акомодацію 

приходиться близько 1,4 мм зміни товщини кришталика. Діаметр знаходиться в 

межах 9-10 мм, маса кришталика в 20-30 років становить 200 мг [90], об’єм 0,163 мл 

[201]. Речовина кришталика не однорідна, в ній виділяють кору та ядро. Ядро 

кришталика більш жорстке ніж кора, коефіцієнт Пуассона для кори становить  0,47, 

модуль пружності, що визначається як:  

𝐸 ≝
d𝜎

dε
 , де             (4.1) 
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E — модуль пружності; 

σ — напруга, що викликається в зразку діючою силою; 

ε — пружня деформація зразка, викликана напругою (дорівнює відношенню 

зміни розміру зразка після деформації до його початкового розміру), для різних 

ділянок складає: 

 𝐸кори = 1,7 · 10−4 МПа, для ядра 𝐸ядра = 2 · 10−4 МПа, показники передньої 

𝐸передньої = 1,5 МПа та задньої капсули 𝐸задньої = 0,5 МПа  [202, 203].  

Перспективними вважаються аккомодуючі ІОЛ, здатні змінювати форму 

заломлюючої поверхні і тим самим регулювати діоптрійну силу [204, 205]. 

Попередні дослідження показали їх достатню акомодаційну здатність [203]. На 

думку ряду авторів, оптимальним є розробка ІОЛ, які фізично могли б 

переміщуватися в оці [206, 207]. Зміна осьової позиції оптики призводить до 

скорочення глибини передньої камери ока, забезпечуючи достатнє заломлення для 

близького зору. Найбільші надії покладаються на використання моделей ІОЛ, 

здатних зміщуватися щодо фокальної площини завдяки збереженої функції 

циліарного м'яза. Однак, для зміщення фокусу, необхідного для корекції пресбіопії 

3,0 дптр, зсув оптичної частини ІОЛ наперед під час акомодаційного зусилля, 

повинен перевищити 2,0 мм, що практично досягти нереально при використанні ІОЛ 

традиційного дизайну [208, 209, 210]. 

Згідно цих даних є перспектива створити ІОЛ, яка б відповідала фізико-

механічним властивостям нативного кришталика і могла б в свою чергу 

забезпечувати акомодацію по тому ж принципу, що й природній кришталик, тобто 

змінювати фокусну відстань в залежності від зусилля циліарного м’яза. 

Передбачається, що новітня ІОЛ повинна бути повнооб’ємною, надійно фіксуватись 

в КМК, завдяки чому виключається децентрація, дислокація лінзи та руйнування 

гаптик. Також, дизайн ІОЛ повинен забезпечувати розташування лінзи на відстані 

близько 4 мм від райдужки, щоб зменшити віддзеркалювання та прояви фотичних 
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феноменів, підвищити контрастність зору. ІОЛ повинна бути покрита шаром ПТФЕ 

товщиною близько 100 нм для зменшення сферичної аберації. Крім того, ПТФЕ 

завдяки своїм антиадгезивним властивостям здатний перешкоджати нашаруванню 

на ІОЛ епітеліальних клітин і попереджувати розвиток вторинної катаракти. Участь 

в такому попередженні приймає і гострокутний периферійний край ІОЛ, який 

прилягає до задньої стінки капсули кришталика. Дизайн ІОЛ повинен включати 

пружні гаптичні елементи, здатні змінювати свою просторову конфігурацію под дією 

циліарного м’яза.  

Тобто, імплантована ІОЛ за своїми механічним характеристикам повинна 

виконувати роль речовини, що заповнює КМК. З-за того, що ІОЛ імплантується в 

капсулу кришталика, то значенням пружності капсули можна знехтувати, і тоді 

модуль пружності речовини кришталика становить:  

𝐸кришталика = 𝐸кори + 𝐸ядра            (4.2) 

𝐸кришталика = 3,7 · 10−4 МПа 

 

Запропонована модель ІОЛ “NVision Optics”, патент UA 150305 U [211] (рис. 

88), яка виготовлена з сополімеру гідроксиетилметакрилату та метилметакрилату.  

 

 
 

Рис. 88. Інтраокулярна лінза “NVision Optics”[211] 
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В таблиці 4.1. наведені фізичко-механічні властивості сополімеру 

гідроксиетилметакрилату та метилметакрилату з додаванням ненасичених груп 

атомів хромофору, що формує ультрафіолетовий (жовтий) фільтр в інтраокулярній 

лінзі. 

 

Таблиця 4.1. Характеристики матеріалу досліджуваної ІОЛ “NVision Optics” 

 

Властивості Показники 

Фактор набухання при 20 ˚C 1,13 

Вміст води при 20 ˚C 26% 

Коефіцієнт заломлення при 20 ˚C 1,471 

Коефіцієнт заломлення при 35 ˚C 1,469 

Коефіцієнт заломлення 1,51 

Щільність 1,07 г/см3 

Міцність на розрив 2,5 МПа 

Відносне подовження до розриву 250% 

Модуль пружності 3,0 МПа 

УФ блокер Присутній 

Пропускання світла на 400-440 нм 95% 

В результаті моделювання в програмному середовищі SolidWorks розроблена 

ІОЛ “NVision Optics” має параметри, наведені в таблиці 4.1, а геометричні розміри 

та її конструкція дозволяють набути фізико-механічних властивостей нативного 

кришталика людини.  

Запропонована модель ІОЛ є об’ємозамінною, оптичні поверхні якої вкриті 

шаром ПТФЕ товщиною 100 нм. Нанесення на лінзу ПТФЕ та віддалення оптики від 

райдужної оболонки ока дозволяє зменшити оптичні аберації високого порядку та 

знизити ризик появи фотичних феноменів, попередити засвічення сітківки і 

нормалізувати контрастність зображення. Матеріал ІОЛ доповнений хромофором, 
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який блокує світло з довжиною хвилі, нижче 400 нм. Такого роду світлофільтр в 

лінзі, дозволяє зменшити негативний вплив короткохвильового випромінювання на 

макулу артифакічного ока [212]. Розрахована шорсткість поверхні лінзи має 

оптимальне значення для зменшення відбиття світла, яке потрапляє на неї та 

викликає дзеркальний ефект.  

Лінза з гідрофобним ПТФЕ щільно прилягає до капсули кришталика і тим 

самим перешкоджає міграції Е-КАК та А-КАК клітин в напрямку задньої стінки 

капсульного мішка. Лінза містить бортик по всьому краю оптичної частини (360°), 

бокова поверхня якого знаходиться під гострим кутом до задньої стінки капсули 

кришталика, забезпечуючи бар'єр для міграції клітин та, як наслідок, захист від 

розвитку вторинної катаракти. Об’ємозамінний дизайн дає змогу створити надійний 

контакт комплекса ІОЛ-КМ, а також рівномірно розподілити навантаження на цинові 

зв’язки. Очікується, що нова модель “NVision Optics” завдяки пружнім 

листоподібним гаптикам забезпечить відновлення акомодації під час артифакії. В 

дизайні “NVision Optics”, закладена теорія того, що під час розслабленя циліарних 

м’язів задня стінка капсули кришталика натягується та створює тиск на оптичну 

частину лінзи в напрямку зіниці, і таким чином формується можливість зору на довгі 

дистанції. Під дією різниці тиску і завдяки пружності гаптик оптика лінзи має змогу 

переміщуватись в напрямках до та від райдужної оболонки. 

При оцінці в Solidworks площі контактної поверхні гаптик лінзи з передньою 

залишковою частиною КМ, отримано значення 25,48 мм2, тобто на одну гаптику 

припадає контакт площею 6,37 мм2, що забезпечує стабільну фіксацію ІОЛ в оці.  

Для імплантації та експлантації цієї та інших моделей ІОЛ, представлених на 

ринку, в програмному середовищі Solidworks також розроблений інжектор, патент 

UA 149961 U[213], (рис. 89, 90), що має ряд переваг в порівнянні з існуючими. 
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Рис. 89 Інжектор для імплантації та експлантації ІОЛ 

 

Інжектор дозволяє проводити імплантацію ІОЛ через розрізи рогівки від 1,8 до 

3 мм. Містить в собі картридж для імплантації (1) з кінчиком в формі "V-slit" (V-

щілина), що дозволяє використовувати його при різних розмірах розрізів ока, не 

залежно від глибини введення ІОЛ; картридж для експлантації (8); корпус (4) в якому 

знаходиться шток (2) з м’яким полімерним поршнем (6) та пружиною (3); ковпачок 

(5); додатково до штоку (2) може приєднуватись петля (7). При  імплантації в 

картридж для імплантації (1) закладається гнучка інтраокулярна лінза. Картридж для 

імплантації (1), приєднується до пазу (10) в корпусі (4), в який входять шток (2) з 

поршнем (6) та пружина (3). Створюючи тиск на шток (2) поршень (6) поступально 

переміщується, виштовхуючи завантажену ІОЛ з картриджа для імплантації (1). 

Пружина (3) слугує компенсатором навантаження.  
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Рис.90 Інжектор з картриджем та петлею для експлантації 

 

Коли ж необхідно виконати експлантацію ІОЛ, натискаючи та утримуючи 

шток (2) відгвинчують поршень (6) і на його місце кріплять петлю (7), відпустивши 

шток (2) до пазу (10) в корпус (4) кріплять картридж для експлантації (8), який 

містить виріз (9), що слугує технічним рішенням для задання правильного напрямку 

лінзи в картридж (8) та полегшення експлантації. Після того, як інжектор для 

експлантації готовий до використання, в оці людини роблять прокол (розріз), як і у 

випадку імплантації. До цього проколу прикладається інжектор для експлантації та 

натисканням на шток (2), за допомогою петлі (7), що виходить з картриджу для 

експлантації (8) зачіпляють інтраокулярну лінзу, повільним відпусканням штоку (2) 

відбувається захоплення та втягнення інтраокулярної лінзи до картриджа для 

експлантації (8). 

Згідно вищевказаної запропонованої моделі, за допомогою лазерної 

стереолітографії (технології SLA) на 3D принтері Form 3 (Formlabs Inc., USA) із 

фотополімерної смоли “BioMed Amber Resin” (Formlabs Inc., USA), виготовлено 

прототип інжектора (рис. 91). 
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Рис. 91. Виготовлений прототип інжектора [213] 

 

Велика завантажувальна камера полегшує позиціонування лінзи в картриджі і 

виключає можливість «закушування» лінзи та запобігає виникненню подряпин і 

розтягувань гаптики, надає можливість контрольованого розкриття лінзи при 

введенні її в порожнину ока. Вказані переваги запропонованого інжектора 

мінімізують хірургічно індукований астигматизм. 

 

4.2. Перевірка  здатності NVision Optics до псевдоакомодації 

 

Відомо, що сила скорочення циліарного м'яза може становити від 0,00784 Н до 

0.0117 Н, (0.8 - 1.2  Г) відповідно, при цьому, діаметр циліарного кільця зменшується 

на 0,8 мм [96]. Вектор сили спрямований до центру кола від периферійного краю 

ІОЛ.  

З-за того, що циліарні волокна розтягують капсульний мішок кришталика для 

зору на далеку відстань, зменшуючи цим самим сагітальну товщину кришталика, для 

моделювання можливо прикласти силу до задньої та передньої поверхні ІОЛ. 
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Відомо, що товщина кришталика дорослої людини, в залежності від дистанції, 

акомодації, становить від 3,6 до 5 мм [198]. Слідує висновок, що близько 1,4 мм 

різниці товщини кришталика приходиться на зміну фокусної відстані для 

забезпечення акомодаційної здатності. 

Розроблена в програмному середовищі Solidworks ІОЛ “NVision Optics” 

досліджувалась на можливість акомодації в цьому ж середовищі та в середовищі 

Comsol Multiphysics (рис. 92 - 96). 

 

 
 

Рис. 92. Переміщення ІОЛ, під час симуляції в середовищі Solidworks впливу циліарного м’язу на неї  
 

Встановлено, що при дії сили 0,00784 Н максимальне значення 𝑈𝑅𝐸𝑆  

становило 1,533 мм. Тобто, необхідне зміщення оптичної частини лінзи, а саме 1,4 

мм, може бути досягнуте при немаксимальній силі скорочення ціліарного м’яза. 

Прикладена сила, може бути контрольована завдяки фізіологічним процесам 

отримання чіткого зору. 

При прикладенні вказаної сили 0,00784 Н в ІОЛ виникає напруження, 
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відповідно до критерію максимального напруження енергії формозміни von Mises, 

мінімальне значення якого 0,451 Н/м2 , а максимальне 1049,2  Н/м2 (рис. 93 ). Ці 

значення свідчат, що конструкція ІОЛ  “NVision Optics” має достатній запас міцності. 

 

 
 

Рис. 93. Напруження в ІОЛ при моделюванні впливу циліарного м’язу на неї 
 

Найбільше напруження в матеріалі лінзи виникає в місці згину гаптик, що 

логічно для даної конструкції. З-за цього, для забезпечення стійкості матеріалу, в 

місці згину гаптичні елементи мають більшу товщину (150-200 мкм), ніж інші їх 

частини. 
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Рис. 94. Деформація ІОЛ при моделюванні в Solidworks Simulation впливу циліарного м’язу на неї   
 

В інтраокулярній лінзі виникає еквівалентна деформація величиною  

ESTRN=0,073, максимум якого зосереджений в гапитичних, листоподібних 

елементах. 

Для підтвердження отриманого при симуляції в середовищі Solidworks 

результату переміщення оптичної частини ІОЛ, було використано програмний пакет 

Comsol Multiphysics. ІОЛ досліджувалась з прикладенням тієї ж сили, а саме 0,00784 

Н, вздовж оптичної осі лінзи зліва направо (рис. 95).  
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Рис. 95. Переміщення оптичної частини ІОЛ NVision Optics при симуляції акомодації в Comsol 

Multiphysics 
 

В результаті симуляції впливу циліарного м’язу на ІОЛ, встановлено, що 

оптична частина переміщується на 1,4 мм вздовж оптичної осі. Дистанція 

переміщення відповідає розрахункам акомодації кришталика людини та підтверджує 

результат, отриманий в середовищі Solidworks. 

Для більш детального вивчення переміщень ІОЛ в процесі акомодації, 

досліджена 3D модель лінзи, рис. 96, на якому спостерігається початкове положення 

лінзи та кінцеве.  
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Рис. 96. Проекція переміщення оптичної частини ІОЛ NVision Optics при псевдоакомодації 
 

Симуляційна модель надала можливість виявити зменшення при акомодації 

діаметра ІОЛ на 0,8 мм, що співпадає з даними, наведеними в дослідженнях інших 

авторів для нативного кришталика [96], а осьове зміщення оптики ІОЛ, становить від 

1,4 мм до 1,533. Також моделюванням встановлено, що нанесений на оптичні 

поверхні ІОЛ шар ПТФЕ, відповідно до UA 142651U [214] та UA 150954 U [215] з-за 

незначної своєї товщини, не впливає на акомодаційні властивості лінзи та не зазнає 

руйнування внаслідок цього.  

В середовщі Solidworks функцією Simulation проведено оцінку запасу міцності 

гаптичних елементів та лінзи NVision Optics  в цілому (рис. 97). 
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Рис. 97. Запас міцності ІОЛ NVision Optics 

 

Відповідно до симуляції, виявлено, що найбільший запас міцності лінзи 

знаходиться в точках дотику гаптичних елементів із залишковою частиною 

передньої капсули після капсулорексису (FOS=1568). В той час, найменше значення 

виявлено в місці кріплення гаптики до оптичної частини інтраокулярної лінзи та на 

згині гаптичного елемента (FOS=562). Отриманні значення вказують на високий 

резерв міцності. 

   

4.3. Висновки до розділу 4 

 

Моделюванням встановлено, що прикладання сили 0,00784 Н до ІОЛ, 

виготовленої із  сополімеру гідроксиметилметакрилату та метилметакрилату, 

викликає осьове зміщення оптики на 1,533 мм. При аналогічному моделюванні в 

середовищі Comsol Multiphysics виявилено переміщення оптичної частини на 1,4 мм. 

Отримані значення близькі до змін сагітального розміру кришталтка при його 
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природній акомодації, які становлять приблизно 1,4 мм. Згідно дослідження 3D 

моделі ІОЛ, діаметр її при акомодації зменшується на 0,8 мм, що, за даними [96], 

відповідає природньому значенню. Таким чином, розроблена модель ІОЛ NVision 

Optics близька за своїми характеристиками до природнього кришталика і має 

можливість змінювати фокусну відстань в межах, притаманних нативному 

акомодаційному процесу.  
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ВИСНОВКИ 

 
У дисертаційній роботі було розроблено та науково обґрунтувано дизайн 

об’ємозамінних ІОЛ. Запропоновано метод зменшеншення поздовжньої сферичної 

аберації на основі нанесення ПТФЕ на поверхні оптичної частини лінзи. Виходячи з 

арморфної організації молекул ПТФЕ, товщина нанесеного шару повинна 

знаходитись в нанометровому діапазоні. 

Уточнені фізичні механізми розвитку вторинної катаракти та запропоновані 

оригінальні методи попередження цього. Доведено, що об’ємозамінний дизайн ІОЛ 

зменшує прояви негативних фотичних ефектів та забезпечує фізіологічну цілісність 

і  анатомічну сталість тканинних структур ока. Запропонована акомодуюча ІОЛ, яка  

змінює зір на різні відстані за рахунок осьових переміщень внаслідок скорочень 

циліарного м’яза, натягу капсули кришталика та пружності ІОЛ. 

При виконанні дисертаційної роботи здобувачем було отримано наступні 

наукові результати: 

1. Встановлено, що імплантація ІОЛ традиційного дизайну супроводжується 

рядом ускладнень: дислокація, децентрація ІОЛ, нерівномірне 

навантаження на КМК, руйнування гаптик, іридодонез, розвиток вторинної 

катаракти, віддзеркалення та фотичні феномени, втрата контрастності та 

чіткості зору, обмежена можливість акомодації та ряд інших.  

2. Усунення проблем дислокації ІОЛ, нерівномірного навантаження на КМК, 

руйнування гаптик, досягається застосуванням повнооб’ємних ІОЛ. 

Запропонований в повнооб’ємних ІОЛ власного дизайну “Support OP” та 

“NVision OP” конструктивний елемент у вигляді циркулярної канавки-

пастки  перешкоджає міграції епітеліальних клітин і попереджає розвиток 

вторинної катаракти. Доведено, що канавка-пастка спрямовує міграцію 
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клітин в певному  напрямку та створює карантинну зону для них. Гострий 

кут по всій кільцевій периферії лінз  “Support OP”, “NVision OP” та “NVision 

Optics”, додатково підвищує захист задньої стінки капсули.        

3. Симуляцією та експериментально виявлено, що запас міцності гаптичних 

елементів лінз з поліметилметакрилату низький  (FOS=0,808), що вимагає 

для надійної фіксації ІОЛ додаткових заходів.       

4. Для зменшення дисфотопсії, лінзи слід імплантувати на відстані не менше, 

як 4 мм від райдужки. Результатом такого розміщення є зменшення 

показника відбивання світла та засвітлення сітківки  в 7 разів  (𝑓(𝑥) =

0,0636), порівняно із цим показником при стандартному розташуванні 

сучасних ІОЛ на відстані 1 мм  (𝑓(𝑥) = 0,45). Зменшення відбиття світла 

від поверхні лінзи досягається застосуванням для її виготовлення 

матеріалів із різним коефіцієнтом заломлення та певною якістю поверхні. 

Для акрилової лінзи із нанесеним шаром ПТФЕ оптимальний показник 

шорсткості поверхні Ra  повинен бути в межах 35 – 59 нм. Двошарові моделі 

ІОЛ типу NVision Optics здатні зменшувати Френелівське відбиття більше, 

ніж в 4 рази, в порівнянні з одношаровою акриловою лінзою. 

5. Установка “УВН-74” забезпечує нанесення на акрилові лінзи шарів ПТФЕ, 

точні значення товщини яких становлять, за даними атомно-силової 

мікроскопії,  53,606 нм, 102,66 нм та 151,82 нм, при високій якості 

поверхонь, що встановлено конфокальними скануючими мікроскопічними 

дослідженнями.  

6. Інтраокулярна лінза власного дизайну NVision Optics утворює більш чітке 

зображення, ніж лінзи, що виробляються серійно. При моделюванні в 

середовищі Zemax СКВ зображення, отриманого ІОЛ NVision Optics, 
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становить 2,972 мкм  при розмірах світлочутливих клітин сітківки ока 2,5-

7 мкм. В такому випадку всі промені потрапляють в межі диску Ейрі, розмір 

якого  становить 3,598 мкм і, згідно критерію Релея (2,972 < 3,598), лінза є 

дифракційно обмеженою. 

7. Лінзи з напиленням дають більш чітке фокусування. Доцільним є 

використання ІОЛ з шаром ПТФЕ товщиною 100 нм. Такі лінзи утворюють 

фокусні плями суттєво менших розмірів (в 2,85 рази), ніж лінзи без 

напилення,  0,33 +- 0,024 мм та 0,94 +- 0,036 мм відповідно, Р<0,001. 

Поздовжня сферична аберація інтраокулярних лінз з нанесеним шаром 

ПТФЕ товщиною 100 нм зменшується в 4 рази, як встановлено методом 

візуальних фокусувань Лінника, порівняно із ІОЛ без напилення. Зональне 

зменшення поздовжньої сферичної аберації в 4 рази свідчить про одночасне 

зменшення пов’язаної з нею поперечної аберації в 8 разів, а хвильової – в 

16 разів.  

8. Запропонована повнооб’ємна ІОЛ NVision Optics, лінза якої позиціонується 

на відстані 4 мм від райдужки, має покриття ПТФЕ шаром 100 нм та гострий 

кут по всій кільцевій периферії, в зоні прилягання до задньої стінки капсули 

кришталика, пружні гаптичні елементи, вирішує завдання створення ІОЛ з 

покращеними оптичними та функціональними характеристиками. 

Компютерним моделюванням встановлено, що при дії сили циліарного 

м’яза лінза ІОЛ зміщується вздовж оптичної осі на 1,4 мм при одночасному 

зменшенні діаметра ІОЛ на 0,8 мм, що відповідає природнім значенням. 

Таким чином, розроблена модель ІОЛ NVision Optics близька за своїми 

характеристиками до природнього кришталика і має можливість  змінювати 

фокусну відстань ока в межах, притаманних нативному акомодаційному 

процесу. 
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