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PROLOGO

La cadera estd compuesta por la articulacion entre la pelvis y la cabeza femoral,
formando una estructura fundamental para la estabilidad y locomocién del cuerpo
humano. ELfémur, considerado el hueso mas largo y resistente del cuerpo, se extiende
desde la cadera hasta la rodilla y constituye el unico hueso del muslo. Ademas de
soportar cargas elevadas, desempefia un papel esencial como punto de insercion para
multiples musculos y ligamentos. Anatdmicamente, se divide en tres regiones
principales: proximal, diafisis y distal.

Entre las principales patologias que afectan la articulacion de la cadera, la artritis
representa la causa mas comun de deterioro, asociada al desgaste progresivo del
cartilago, traumatismos o enfermedades degenerativas. De acuerdo con el Instituto
Mexicano del Seguro Social (IMSS), mas del 90% de las fracturas de cadera ocurren en
pacientes mayores de 65 anos, y se estima que para el afio 2050 se superaran los 6
millones de casos a nivel mundial [1]. Ante este panorama, las protesis de cadera
constituyen una solucioén efectiva para restaurar la funcionalidad articular.

En este contexto, el trabajo de John Charnley marcé un hito en la artroplastia de cadera
al proponer un disefio basado en bajo torque por friccion [2].El desempefio de estos
implantes depende de factores como los materiales, la geometria y el disefo
estructural. Aunque diversos estudios han buscado optimizar los pares de contacto, el
desgaste continla siendo una de las principales causas de falla.

El Método de los Elementos Finitos (FEM, por sus siglas en inglés) se ha consolidado
como una herramienta fundamental para el andlisis de prétesis de cadera, permitiendo
estudiar el comportamiento de vastagos femorales, copas acetabulares, el desgaste
articular, asi como la influencia de parametros geométricos y materiales.

A partir de lo anterior, el analisis estructural desarrollado en este trabajo se enfoca en
la simulacién de la fase critica del ciclo de marcha, incorporando de manera explicita
las principales fuerzas musculares, particularmente las asociadas a los musculos
abductores y gluteos, responsables de la estabilizacion pélvica. Esta consideracion
permite representar de forma mas realista el estado de carga multiaxial del sistema. ElL
estudio contempla la evaluacion de los esfuerzos de von Mises y los esfuerzos
principales, asi como la presién de contacto en la interfase acetabular, con el objetivo
de identificar zonas criticas asociadas a posibles mecanismos de fallay desgaste.

Es por lo anterior que el objetivo de este trabajo es analizar el comportamiento
mecanico de una prétesis de cadera bajo condiciones de carga mas realistas,
mediante la inclusion de fuerzas musculares en un modelo basado en el método de los
elementos finitos, con el fin de evaluar su impacto en la distribucién de esfuerzos y
presiones de contacto.



Para cumplir con este objetivo, el presente documento se estructura de la siguiente
manera: en el Capitulo 1 se presenta el estudio del estado del arte del fémur, sus
principales mecanismos de falla, asi como la evolucién de las protesis de caderay las
problematicas asociadas a su desempeno. El Capitulo 2 aborda los avances en el
modelado mediante el método de los elementos finitos aplicados a la cadera,
identificando las principales metodologias y enfoques utilizados en la literatura. En el
Capitulo 3 se establecen y justifican los pardmetros empleados en el modelo
desarrollado, incluyendo condiciones de frontera, propiedades de materiales y la
incorporacion de fuerzas musculares, explicando su relevancia en la representacion
del comportamiento biomecanico del sistema. Finalmente, en el Capitulo 4 se
presentan y analizan los resultados obtenidos del modelo numérico, incluyendo la
validacidén del analisis mediante criterios energéticos y comparacion con la literatura,
asi como la evaluacioén de la distribucidon de esfuerzos en la prétesis Charnley y en el
fémur. Adema3s, se estudia la influencia de las fuerzas musculares en la redistribucion
de cargas, el fendmeno de stress shielding, la presion de contacto en la copa
acetabular y en general el desempefo estructural del implante bajo condiciones
fisiolégicas de marcha.
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CAPITULO 1: ANTECEDENTES

En el presente trabajo se iniciara con una revision de los conceptos basicos asociados
a la articulacion de la cadera y sus componentes. Este analisis permitira establecer
una base tedrica sdlida para comprender su estructura, biomecanica y las
implicaciones clinicas relacionadas. A partir de ello, se abordaran aspectos mas
especificos que contribuiran al desarrollo del estudio.

1.1 ELfémur.

La cadera esta formada por la articulacién entre la cabeza del fémury el acetabulo del
hueso coxal, conocida como articulacion coxofemoral [3]. Esta unién conecta el
esqueleto axial con las extremidades inferiores y permite transmitir las fuerzas
generadas durante actividades como caminar o correr. La regién de la cadera incluye
la cintura pélvica, la articulacion coxofemoraly los musculos asociados. Por otro lado,
la region femoral o muslo esta formada por el fémur, los musculos y las estructuras
neurovasculares que lo rodean[4].

ElLfémur es el hueso mas resistente y largo del cuerpo humano; se encuentra ubicado
entre la articulacion de la rodilla y la cadera. Dado que es el unico hueso del muslo,
alberga multiples inserciones musculares y ligamentos, propiciando la deambulacion
(se refiere a la capacidad de caminar de un sitio a otro, ya sea por cuenta propia o con
la asistencia de un dispositivo).

Elfémur se puede dividir en 3 secciones: Proximal, diafisis y distal.
En el extremo proximal del fémur (Figura 1.1), se encuentran:

e Cabezafemoral.

e Cuellofemoral.

e Trocanteres (mayory menor).
e Crestaintertrocantérica.

e Lineaintertrocantérica.



Acetabulo

- Cuello femoral
Cabeza femoral =

Trocanter mayor

— Trocanter menor

Fémur

Figura 1.1: Anatomia de la cadera [5].

1.1.1 Extremo proximal del fémur.
Cabeza femoral:

Es una estructura donde dos terceras partes tienen forma esférica. Su superficie es lisa
y esta revestida de cartilago articular, uniéndose al acetabulo de la pelvis, dando lugar
a la articulacién de la cadera.

En una zona ligeramente inferior y posterior a su centro, presenta una pequefa
depresidn rugosa conocida como fosilla del ligamento redondo como se observa en la
Figura 1.2, cuya funcion es servir de punto de insercidon para el ligamento de esta
articulacion.

Figura 1.2: Cabeza femoral [6].



Cuello femoral:

Elcuello delfémurtiene unalongitud aproximada de 5 cm, conecta la cabeza del fémur
con los trocanteres. El angulo entre la cabeza y el cuerpo del fémur es de
aproximadamente 130 grados (esta inclinacién se observa en la Figura 1.3); el angulo
es mayor en los recién nacidos y disminuye con la edad hasta alcanzar su valor
definitivo. Su funcién es permitir el movimiento de la extremidad sin interferir con la
pelvis. Ademas, existen diferencias anatdémicas segun el sexo, ya que las mujeres
suelen presentar un angulo de inclinacién mas amplio que los hombres, lo que influye
en la forma de caminar. El cuello del fémur también esta antevertido (rotado
lateralmente), con una rotacion lateral de entre 10y 15 grados, lo que se conoce como
angulo de torsion [6].

Figura 1.3: Cuello femoral [6].
Diafisis proximal del fémur:

La diafisis (Figura 1.4) se refiere a la porcion central de un hueso largo; el eje del fémur
se dirige ligeramente hacia adentro, lo que acerca las rodillas al centro de gravedad y
mejora la estabilidad. En su parte media, la seccidon transversal del fémur es circular
(varia considerablemente entre individuos), su extremo proximal es mas ancho, pero
se va estrechando gradualmente hacia el centro.

< m

Figura 1.4: Diafisis femoral [6].



1.1.2 Principales causas de dano en la articulacion de la cadera.

La artritis es la causa mas comun del deterioro en los tejidos de la cadera. Existen tres
tipos principales [7]:

e Osteoartritis: Desgaste progresivo del cartilago que provoca friccion entre los
huesos, generando dolor y rigidez.

e Artritis reumatoide: Enfermedad autoinmune que inflama la membrana
sinovial, afectando el cartilago y causando molestias articulares.

e Artritis traumatica: Derivada de fracturas o lesiones directas, como las mas de
300,000 fracturas de cadera registradas anualmente en EE. UU [7].

Otras condiciones relevantes incluyen:

e Necrosis avascular: Muerte del tejido 6seo por falta de irrigacion sanguinea,
lesiones o tumores, lo que puede llevar al colapso de la articulacion.

e Bursitis: Inflamacién de las bursas (sacos llenos de liquido que reducen la
friccion), especialmente en la region trocantérea o iliopsoas, causando dolor
lateral o en el gluteo.

e Contusidon de cadera: Lesién muscular en la parte superior del hueso iliaco,
frecuentemente ocasionada por golpes, caidas o movimientos bruscos.

1.1.3 Fractura de cadera.

La relevancia del uso de prdotesis de cadera se evidencia en el contexto del “Manejo
Integral de Fractura de Cadera en el Adulto Mayor” del Instituto Mexicano del Seguro
Social (IMSS). La poblacién de adultos mayores en México esta en constante
crecimiento y se proyecta que esta tendencia continuara en las proximas décadas, lo
que conlleva un aumento en las enfermedades asociadas alaedad, como las fracturas
de cadera. Se estima que mas del 90% de los pacientes con fractura de cadera tienen
mas de 65 afos, y que para el afio 2050 el numero de fracturas de cadera a nivel
mundial superara los 6 millones de casos [1].

En México, solo en 2005 se reportaron 29,732 casos de fractura de cadera. El
seguimiento realizado a 1 y 2 afios posteriores al evento mostré que el 42% de los
pacientes requirié algun auxiliar para la marcha, mientras que el 56% manifestd no
haber recuperado su capacidad de caminar como antes de la caida, ademas de
presentar un riesgo tres veces mayor de quedar confinados en su domicilio y con
dependencia para realizar sus actividades diarias [1].



Degeneracion en la cabeza
femoral que también afecta
al acetabulo

1.2 Proétesis de cadera.

Una prétesis de cadera es un dispositivo médico que se implanta quirdargicamente para
sustituir una articulacion de la cadera que ha sido dafada, comunmente como
resultado de artritis severa, fracturas, desgaste por envejecimiento o enfermedades
degenerativas. Su propdsito principal es restaurar la movilidad, reducir el dolor y
mejorar la calidad de vida del paciente [8].

Las protesis de cadera se pueden clasificar de la siguiente manera, como se observa
en la Figura 1.5:

e Prétesis parcial: Solo se sustituye la cabeza femoral.

e Proétesis total: Se suple la cabeza femoraly la cavidad donde esta ultima encaja,
conocido como acetabulo.

e Prétesis de superficie: Solo se elimina una parte de la articulacién, preservando
la mayor parte de la extremidad.

e Prétesis masiva: Se reemplaza un extremo articular completo.

Lesion en el fémury

B 4 B

el acetdbulo

‘g | € |

2 + . -

Lesién en el fémur

-

S S 4
cCCe

\ » \ 7 -

S S 9 4

A) B) C)

Figura 1.5: Algunos tipos de protesis de cadera. A) Protesis de superficie, B) Protesis parcial de cadera,
C) Prétesis total de cadera [8].

La fijacion de la prétesis al hueso puede realizarse de las siguientes maneras:

e Fijacion cementada: La proétesis se fija al hueso mediante cemento éseo
(polimetilmetacrilato).

e Fijacion no cementada: Se utilizan materiales que imitan la textura del hueso,
permitiendo que este ultimo se fije al recubrimiento para fijar el implante.




1.2.1 Elementos de una proétesis de cadera.

El desempefo éptimo de una prétesis de cadera depende de las caracteristicas de sus
materiales y su correcta integracion con el organismo. A continuacion, se presentan
los principales criterios que deben cumplir sus elementos:

e Vastago femoral: Alta resistencia mecanica, tenacidad y resistencia a la
corrosion. Su superficie debe ser rugosa para mejorar la fijacion y distribucién
de cargas, asegurando estabilidad rotacional y axial.

e Cabeza femoral: Debe poseer gran dureza, alta esfericidad e inercia quimica
ante los liquidos sinoviales. Ademas, requiere un acabado pulido tipo espejo
para reducir la friccidon y evitar la corrosion en la intercara con el vastago.

e Acetabulo: Material con baja friccidon, alta resistencia al desgaste y la
corrosion, y disefo que prevenga el desprendimiento de la cabeza esférica. Su
superficie externa debe ser rugosa para facilitar la adherencia al hueso iliaco y
contar con dispositivos de fijacion [9].

1.2.2 Materiales utilizados en proétesis de cadera.

En este apartado se abordaran los criterios clave para la seleccidon de materiales en
protesis, considerando sus propiedades y su impacto en el rendimiento y
biocompatibilidad.

Acontinuacion, enlaTabla 1.1 se muestran las caracteristicas de los pares de contacto
en artroplastia (cirugia que reemplaza una articulacion dafada por una proétesis
artificial) total de cadera:

Tabla 1.1: Caracteristicas de los pares de friccion en artroplastia total de cadera [10].

Metal-Polietiteno ~ Coramico- Metal - Metal Ceramico -
Polietileno Ceramico
Resistencia al Alta Alta Maxima Muy alta
desgaste
Bioactividad de Alta Alta Media Baja
las particulas
No se Niveles elevados de
Toxicidad No se conoce metales, hipersensibilidad No se conoce
conoce
retardada
Diametro de la . . , -
GO 22,26,28,32,36 | 28,32,36 Mejor tribologia a mayor Maximo 36
diametro
. . Fractura, “Ruido”,
Otros Tolerancia muy baja a error . .
Fractura . tolerancia baja a error de
problemas de colocacién

colocacion




Las protesis modulares, formadas por piezas de distintos materiales, permiten
reconstrucciones complejas y facilitan las cirugias de revision sin reemplazar toda la
préotesis. Sin embargo, presentan riesgos como corrosion, desprendimiento de

particulas y fracturas por fatiga.

En la actualidad, cualquier material utilizado en proétesis puede causar danos
organicos. Por ello, se ha investigado la mejora de biomateriales, buscando que estos
cumplan con las propiedades mecanicas especificas requeridas para cada tipo de
préotesis. En la Tabla 1.2, se presentan los principales biomateriales usados en
proétesis:

Tabla 1.2: Biomateriales usados para las sustituciones protésicas [11].

Material

Acero Inoxidable
ASTM F138 (AISI
316L)

Composicion %

17-20 Cr,12-14 Ni,
2-4 Mo

Caracteristicas

Presenta corrosion en el ambiente del
cuerpo. Principal causa de fractura
corrosion por fatiga.

Acero Inoxidable

0.03C, 25Cr, 7 Ni,

Mejor resistencia a la corrosion y

SAF 2507 4Mo, 0.3N fatiga que AISI 316L.

.Coc.'rMo 59-69 Co, 27-30 Cr, Se .usa en fabricacion de'proteS|s
(Vitallium TM) 5-7 Mo articulares. Buenas propiedades
ASTM F75 mecanicas.

CoCrMo 58-59 Co, 27-30 Cr, Propiedades de resistencia a la
ASTM 799 5-7 Mo fluencia, tensién y fatiga.
CoCrWNi 45-56 Co, 19-21 Cr, Altos valores de resistencia a la

Metales ASTM F90 14-16 W, 9-11 Ni fluenciay tension.
CoNiCrMo 29-38 Co, 19-21 Cr, Muy altas resistencias a la tensiéony
ASTM F592 9-10.5 Mo, 33-37 Ni fatiga. Mas ampliamente usado.
TigAlV 89-91Ti, 5.5-6.5 Al, Posee mejores propiedades que el
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PMMA cm3 utiliza como cemento 6seo.




Los materiales utilizados en artroplastias, como el polietileno y diversas aleaciones
metalicas (acero especial, cromo-cobalto, titanio), cumplen funciones estructurales,
facilitan la fijacion y forman el par de friccidon de la articulacidon. La combinacion de
estos materiales optimiza sus propiedades, como la resistencia al desgaste y la
integracion 6sea mediante superficies porosas.

Los elementos de aleacion se integran en soluciones sélidas, mejorando la resistencia
a la corrosiodn, el desgaste y las propiedades mecanicas. Al estar en esta forma, la
liberacién de iones en el entorno fisiolégico es minima, lo que reduce cualquier riesgo.

Estudios clinicos [11]han identificado los materiales de mejor desempeno en ciertos
casos de protesis de cadera. La Tabla 1.3 muestra estos materiales clasificados segun
cada componente de la prétesis.

Tabla 1.3: Combinacion de diferentes tipos de materiales implantados en algunas prétesis de cadera
[11].

Disefno Vastago Cabeza femoral Componente
acetabular
Covision® T16AI4V CoC'rMo TL6AI4V
forjado vaciado forjado
CoCrMo CoCrMo CoCrMo
McKee-Farrar® . . .
vaciado vaciado vaciado
Charnley® FeCr.NlMo FeC'?NlMO Polimero
forjado forjado
STHe TigALV TigALV Polimero
forjado forjado
Lord® COC.TMO . Al2.03 Polimero
vaciado sinterizado
Mueller-Weber- CoNiCrMo Al,04 Polimero
Weber-Stuehmer® forjado sinterizado
TigAlLV Al,0 Al,0
in® 641ts 2U3 2U3
Boutin forjado sinterizado sinterizado

El polietileno de ultra alto peso molecular (UHMWPE) se introdujo para reemplazar las
aleaciones metalicas Co-Cr debido a sus excelentes propiedades, como el
amortiguamiento, la resistencia al impacto, la friccidon y la temperatura. Sin embargo,
el desgaste del polietileno sigue siendo una de las principales causas de falla en estos
implantes, y puede ocurrir por abrasién, fatiga o delaminacion.

La eleccién de materiales con un bajo coeficiente de friccidn es crucial para lograr un
ajuste mecanico oOptimo, que asegure un deslizamiento adecuado entre los
componentes articulados con lubricacién sinovial, al mismo tiempo que soporte las
cargas estaticas y dindmicas, y facilite la transmision del movimiento.



1.2.3 Principales fallas en prétesis.

Grieco, et al. [12] analizaron las principales causas de falla en prétesis de cadera que
conducen a una cirugia de revision. El aflojamiento aséptico fue identificado como la
causa mas frecuente, presente en mas del 50% de los casos, seguido por la
inestabilidad o luxacién protésica (22%) y las infecciones peri protésicas
(aproximadamente 15 %), como se observa en la Figura 1.6. También se reportaron
otras causas menos comunes, como fracturas peri protésicas y dolor sin causa alguna.
En la mayoria de los procedimientos de revision fue necesario reemplazar ambos
componentes acetabular y femoral, empledndose con frecuencia implantes
especiales, como copas porosas no cementadas y vastagos de revision, para manejar
los defectos O0seos existentes. Las complicaciones postoperatorias mas reportadas
incluyeron infecciones superficiales y fracturas intraoperatorias, ademas de algunos
casos de lesidn del nervio ciatico. Este estudio subraya que, si bien las prétesis de
cadera son altamente efectivas, su durabilidad puede verse comprometida con el
tiempo debido principalmente al desgaste mecanico y a problemas de estabilidad, lo
que resalta la necesidad de seguir optimizando tanto el disefio de los implantes como
las técnicas quirdrgicas asociadas.
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Figura 1.6: Indicacidn de la revision de artroplastia de cadera [12].

El aflojamiento aséptico es la principal causa de fracaso a largo plazo en los
reemplazos de cadera y rodilla. Esta condicion ocurre cuando el desgaste natural de
una protesis genera particulas microscoépicas de residuos, las cuales desencadenan
una respuesta inmunoldgica. Dicha reaccion provoca osteolisis, un proceso que
debilita la union entre el implante y el hueso circundante.



Los factores mecanicos también contribuyen a este fendmeno. Las cargas ciclicas que
se ejercen sobre la protesis durante las actividades diarias pueden comprometer la
fijacion entre el implante y el hueso. A diferencia del tejido 6seo natural, que puede
adaptarse a estas solicitaciones, las articulaciones artificiales carecen de la
capacidad de autorregularse. Ademas, las proétesis totales de cadera no cuentan con
los mecanismos de retroalimentacién protectores presentes en las articulaciones
naturales, lo que las hace mas susceptibles a la sobrecarga.

Las superficies de deslizamiento de las articulaciones artificiales producen de manera
continua particulas de desgaste submicroscdpicas. Estas son, a menudo demasiado
pequefas para ser observadas bajo un microscopio 6ptico, acumulandose en grandes
cantidades. Con el tiempo, se dispersan en los tejidos circundantes, provocando una
respuesta inflamatoria. Esta inflamacion, a su vez, agrava la ostedlisis,
desestabilizando alin mas el implante y contribuyendo a su eventual fracaso.

1.2.4 Importancia del estudio de prétesis.

La evolucion de las protesis de cadera constituye un tema fundamental en la medicina
moderna. A lo largo de mas de un siglo, el desarrollo de estas soluciones ortopédicas
ha atravesado multiples etapas, desde métodos rudimentarios e ineficaces hasta
tecnologias avanzadas que hoy transforman la calidad de vida de millones de
personas. Sin embargo, pese a los importantes avances, todavia persisten desafios
que requieren investigacion constante.

En sus inicios, se ensayaron procedimientos como las artroplastias bioldgicas y las
osteotomias reconstructivas (procedimientos quirdrgicos que implican cortes en los
huesos para corregir deformidades y realinear las articulaciones). Muchos de estos
fracasaron al no lograr aliviar el dolor ni restaurar adecuadamente la movilidad. Las
osteotomias, si bien mostraron utilidad en pacientes seleccionados, presentaban una
dependencia excesiva de factores individuales, lo que limitaba su efectividad general
y dio paso al desarrollo de prétesis con resultados mas predecibles [13].

El verdadero cambio llegd con la aparicién de las protesis totales de cadera,
especialmente tras las innovaciones introducidas por John Charnley en los afios 60,
como el uso del cemento 6seo y el polietileno de ultra alto peso molecular. Estos
avances permitieron estandarizar la técnicay ampliar el acceso a este tipo de cirugia.

No obstante, complicaciones como el aflojamiento aséptico, el desgaste de los
materiales y las infecciones peri protésicas continuan siendo obstaculos, lo que
evidencia que la prétesis total no representa aun una solucion definitiva.

10



Actualmente, aunque las prdtesis mejoran notablemente la calidad de vida del
paciente, no curan la artritis ni detienen el proceso degenerativo. Se trata de una
herramienta eficaz, pero con riesgos y limitaciones que requieren un seguimiento
clinico permanente.

La Figura 1.7 ilustra la importancia del estudio continuo de las prétesis ceramico-
ceramico a lo largo del tiempo. Un ejemplo de como a través de sucesivas
generaciones, se ha logrado reducir significativamente la tasa de fracturas, pasando
de un 13% en las primeras versiones a apenas un 0.002% en las mas recientes [14].

1% Generacidn

1970

. Tiempos largos
sinterizacién.
. Baja densidad.

de

. Tamafo de  grano

4.2 ym

. Alta tasa
aflojamiento.

. Fracturas: 13 %

. Acelerado desgaste.

de

. Se agregd oxido de

Historia de los ceramicos de alumina.

2% Generacion

1980 — 1990

CaodeMg.

. Densidad

intermedia

. Tamafio de grano

3.2 um

Menor aflojamiento.
Fracturas: 5 %
Menos desgaste.

3% Generacioén

1995

Mejoras en proceso de
fabricaciény disefio.
Muy alta densidad.
Tamafio de grano 1.8
um

Muy bajo aflojamiento.
Fracturas: 2 en 10,000
(0.02 %).

Tasa de desgaste 4000
veces mas baja que
Co-Cr/UHPCL

4% Generacion

75% alumina
25% zirconia
(uso de
nanotecnologia)

® s

Fracturas
1en 100,000
(0.002 %)

Figura 1.7: Rasgos histéricos mas importantes del desarrollo de los ceramicos de uso ortopédico de la
marca Biolox® [14].
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1.3 Prétesis femoral de Charnley.

El disefo de la prdtesis total de cadera de Charnley (Figura 1.8) se basa en el principio
de bajo torque por friccidn, logrando esto mediante una diferencia significativa entre el
radio de la cabeza femoral y el componente acetabular. El objetivo es proteger la
intercara entre el hueso y el cemento al permitir que el movimiento ocurra en la
articulacion, que tiene un radio menor. En la practica clinica, esto se consigue con una
cabeza de 22.225 mm de didmetro que se articula con un componente acetabular de
polietileno de ultra alto peso molecular de 40 mm o 43 mm de didmetro, como se
observa en la Figura 1.8. [2].

Figura 1.8: Prétesis de Charnley [15].

1.3.1 Antecedentes y desarrollo de la artroplastia total de cadera.

La primera protesis total de cadera fue colocada por P. Wiles (1938). Luego, J. Judety
R. Judet (1946) realizaron el primer reemplazo de cabeza femoral biomecanicamente
disenada en polimetilmetacrilato (PMMA) en reemplazo de articulaciones. J. Charnley
(1958) fue un ortopedista e inventor inglés cuyas innovaciones en cirugia
transformaron la ortopedia en el siglo XX. (1958) [9].

En 1950, Charnley publicé “Tratamiento cerrado de las fracturas comunes”y “Técnica
de artrodesis por compresiéon del hueso esponjoso”, sentando las bases para el
desarrollo del reemplazo total de cadera. En 1962, logré realizar con éxito este
procedimiento mediante su técnica de artroplastia de cadera con proétesis total de baja
friccion. Posteriormente, en 1970, fue pionero en el uso de cemento acrilico de
metilmetacrilato, lo que permitio fijar los implantes al hueso de manera mas efectivay
reducir su movimiento.
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A lo largo de mas de cuatro décadas, los cirujanos ortopédicos han perfeccionado las
técnicas de artroplastia de cadera, incorporando avances en materiales y tecnologia.
Actualmente, se emplean titanio, ceramicos, diferentes diametros para la cabeza
femoral e incluso biomateriales.

Las proétesis femorales de tipo Charnley representan un hito en la historia de la
ortopedia, revolucionando el tratamiento de enfermedades degenerativas y traumas
de la cadera. A lo largo de los afos, han evolucionado en tres generaciones, cada una
con mejoras significativas en disefio, materiales y técnicas quiruargicas. A
continuacion, se exploraran las caracteristicas clave de cada generacién, destacando
su impacto en la medicinay la calidad de vida de los pacientes.

1.3.2 Primerageneracion

John Charnley desarrollé la primera artroplastia total de cadera de baja friccidn; se
analizo el resultado clinico y radiografico de la artroplastia primaria de baja fricciéon de
Charnley de cadera realizada por un solo cirujano (Del Departamento de Cirugia
Ortopédica, Hospital Ortopédico de Nueva York, Centro Médico Columbia-
Presbyterian, Facultad de Médicos y Cirujanos de la Universidad de Columbia) y
seguida durante 15 a 25 afnos. Se realizaron 347 procedimientos quirdrgicos (entre
1970y 1980).

Se obtuvieron los siguientes resultados:

e 72 de 98 caderas (73.5%) sobrevivieron clinicamente sin necesidad de revision
[16].

e 26 caderas (26.5%) fueron revisadas, principalmente por desgaste del
componente acetabular (61.5%) y aflojamiento aséptico (pérdida de fijacion de
un implante ortopédico sin infeccién, generalmente debido al desgaste del
material y la reaccion inflamatoria del cuerpo) del acetabulo (50%) [16].

e Lasupervivencia globalfue del99.7% a 1 afio, 99.2% a 5 afos, 95.3% a 10 afios,
84.2% a 15 anos y 66.2% a 20 afios [16].

Se observé que la artroplastia de Charnley sigue siendo efectiva y duradera a largo
plazo, aunque el desgaste del acetabulo de polietileno y el aflojamiento aséptico son
las principales causas de falla; la mayoria de las fallas ocurrieron en el componente
acetabular, lo que sugiere que mejorar este componente podria aumentar la
supervivencia de la prétesis.

En otro estudio [17], se analizaron los vastagos de Charnley de primera generacidon con
un seguimiento de 20 afios. Se reporté un hundimiento de hasta 2 mm en los primeros
anos, sin afectar la supervivencia a largo plazo del implante.
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Esto resalta la importancia de estudiar el comportamiento viscoelastico del cemento
6seo y la biomecanica del vastago, ya que estos factores influyen en la generacién de
fendmenos de abrasion y la formacion de particulas de desgaste. Ademas, en
presencia de hundimiento, un acabado rugoso intensifica el dafo abrasivo sobre el
manto de cemento y aumenta la produccién de particulas.

1.3.3 Segunday tercera generacion.

Se realizé un estudio [18] que evalua los resultados de la artroplastia de cadera de
Charnley utilizando técnicas de cementacion de segunda y tercera generacion. Se
analizaron 91 casos, divididos en dos grupos: 57 con técnicas de segunda generacion
(doble cementacién, tapdn intramedular y llenado retrégrado) y 34 con técnicas de
tercera generacion (mezcla al vacio y presurizacion del cemento). El seguimiento
promedio fue de 14.5 anos para la segunda generacion y 8.4 afos para la tercera.

Los resultados mostraron que la supervivencia a 20 afios con técnicas de segunda
generacion fue del 89% para el acetdbulo y del 94% para el vastago. A 10 anos, la
supervivencia fue del 90.8% y 96.5%, respectivamente. Con técnicas de tercera
generacion, la supervivenciaa 10 anos fue del 97.1% para el acetabulo y del 100% para
el vastago [18].

Las técnicas de tercera generacién mostraron una menor formacién de zonas claras
en el acetabulo. Estas areas claras en las radiografias, que aparecen entre el huesoy
el cemento de la proétesis, pueden indicar una posible falta de adhesion o aflojamiento.
Cuanto mas anchas y extensas sean, mayor es el riesgo de falla del implante. La
reduccioén de estas zonas sugiere una mejor fijacion del implante.

En la segunda generacidon, 2 acetabulos y 1 vastago requirieron revisiéon por
aflojamiento aséptico, mientras que en la tercera generacioén no hubo revisiones por
este motivo.

En conclusidn, las técnicas de tercera generacidon son mas efectivas, especialmente
en el acetabulo, con menor formacién de zonas claras y mayor supervivencia. Sin
embargo, se sugiere mejorar la preparaciéon dellecho 6seo (superficie del hueso donde
se insertan implantes, injertos o se apoyan estructuras anatdmicas) para optimizar los
resultados a largo plazo.
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1.3.4 Importancia del estudio de la prétesis de Charnley

En un estudio realizado por Vilagut et al. [19], se evalud la calidad de vida de 24
pacientes, con edades entre 40 y 70 anos, entre 3 y 6 meses después de haberse
sometido a una artroplastia total de cadera. La estimacion se realizé utilizando el
cuestionario SF-36 sobre calidad de vida relacionada con la salud (MOS-SF-36) [19].
Los resultados obtenidos se presentan en la Tabla 1.4.

Tabla 1.4: Calidad de vida tras artroplastia total de cadera segin componentes del SF-36 [20].

ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA
Antes POST 3 meses POST 6 meses

SF-36

Funcion

fisica p<0.001

Rol fisico 6.2 18.4 56.2 23.6 96.8 8.4 | p<0.001
Dolor 20.2 17.6 74.3 10.3 83.6 8.8 p<0.001
corporal
Salud 42.0 8.1 55.8 9.7 64.8 9.2 | p<0.001
general
vitalidad 42.9 11.1 68.9 7.1 80.4 10.7 | p<0.001
Funcion 25.0 16.1 63.5 9.6 80.2 8.1 p<0.001
social
Rol
' 1.3 6.7 81.9 27.7 98.6 6.7 | p<0.001
emocional
Salud 61.8 7.8 60.2 7.7 99.2 9.9 | p<0.001

mental

Los datos presentados en la Tabla 1.4 confirman que la reincorporacion a las
actividades fisicas cotidianas se incrementa conforme avanza el tiempo
postoperatorio, lo cual refleja una mejora progresiva en la funcién fisica de los
pacientes. La salud fisica, ademas, interfiere cada vez menos en el trabajo y en otras
actividades diarias a medida que transcurren los meses posteriores a la intervencion,
evidenciandose una menor limitacion funcional a los seis meses de la operacion.

En cuanto al dolor corporal, una mayor puntuacioén en el cuestionario indica menor
presencia de dolor, mientras que una puntuacioén baja refleja mayor intensidad de este.
Por lo tanto, se puede afirmar que el dolor tiende a disminuir conforme aumenta el
tiempo postoperatorio.
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Respecto al rol emocionaly a la funcidn social, se observé un incremento significativo.
Este cambio podria atribuirse a la recuperacion de la movilidad tras la cirugia, lo cual
impacta positivamente en el estado de animoy en la calidad de vida del paciente.

Con lo anterior, se observa la importancia de seguir estudiando las protesis de cadera
para comprender mejor su impacto a largo plazo en la calidad de vida del paciente,
optimizar la recuperacién funcional y reducir complicaciones como el dolor
persistente o las limitaciones en la actividad social y emocional.

1.3.5 Evolucion clinica de la artroplastia de Charnley.

John Charley logré disefiar la prétesis total de cadera por ensayo y error (haciendo
énfasis en el desgaste y la fijacion de los componentes); implementé diferentes
disenos de la cabeza femoral, reduciéndolas por etapas, desde 41 mm a 28 mm, 25
mm, y finalmente 22.225 mm de diametro. En 1962, finalmente se establecié con éxito
el concepto de artroplastia de bajo par de friccién como operacion; Charnley suponia
que la fijacion de la copa seria un problema a largo plazo, el desgaste del UHMWPE y
el aflojamiento aséptico de la copa continuaron siendo los problemas principales.

A continuacidén, se muestra el estudio [21] de 50 jovenes entre 1962 y 1990 con un
seguimiento promedio de 15 anos. La tasa de supervivencia de la prétesis fue del
93.7% a 10 anos, disminuyendo al 55.3% a 27 afios. El desgaste de la copa se
correlacion6 con la migracion (movimiento o desplazamiento de la copa acetabular)y
la necesidad de revisiones. Aunque los resultados clinicos fueron satisfactorios, se
destacé la importancia del seguimiento regular para detectar problemas mecanicos.

La Figura 1.9 muestra la relacion entre el desgaste del acetdbulo de UHMWPE (medido
como penetracion) y la incidencia de migracién del acetabulo y revisiones por
aflojamiento aséptico.

Se observa que a medida que aumenta la penetracidn (desgaste), también aumenta la
probabilidad de migraciéon y la necesidad de revisidon quirdrgica. Esto subraya la
importancia del desgaste como factor critico en la longevidad de la prétesis. El
desgaste no solo afecta la integridad del material, sino que también compromete la
estabilidad del implante, lo que puede llevar a complicaciones clinicas significativas.
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Figura 1.9: Desgaste del acetabulo de UHMWPE (medido como penetracion) y la incidencia de
migracion del acetdbulo y revision por aflojamiento [21]

La disminucién puntual observada en el ultimo intervalo (4.5 mm a 5.5 mm) no
representa una reduccién del desgaste ni de la migracion, sino una variacion en la
distribucion de los casos dentro de los intervalos de desgaste analizados.

El desgaste y el aflojamiento aséptico siguen siendo desafios, especialmente en
pacientes jovenes, lo que subraya la necesidad de investigar nuevos materiales y
disenos.
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CAPITULO 2: MODELADO FEM EN PROTESIS DE
CADERA

En el segundo capitulo se abordara el uso del Método de los Elementos Finitos (FEM)
en el estudio de protesis de cadera, una técnica ampliamente utilizada para analizary
optimizar el comportamiento estructural de estos dispositivos médicos. En primer
lugar, se presentara el modelado FEM aplicado de manera general a las prétesis de
cadera, destacando su importancia en la evaluacidon biomecanica. Posteriormente, se
veran algunos modelos que analizan degaste mediante FEM. Finalmente, se estudiara
el caso particular del modelado de las protesis tipo Charnley.

2.1 Analisis estructural estatico de diferentes tamaiios de vastagos.

La estructura, la geometria y el material constituyen los tres factores fundamentales
en el disefo de prétesis de cadera [22]. Dentro de estos, existen los vastagos
modulares y los no modulares. Aunque ambos presentan un disefo similar, el vastago
femoral con cuello modular incorpora una pieza independiente para el cuello, lo que
permite acoplar hasta 60 configuraciones distintas para el centro de la cabeza femoral.
En contraste, los vastagos no modulares ofrecen Unicamente 10 opciones.

En el estudio realizado por Chethan et al. [22], se evaluaron cuatro geometrias de
vastagos: circular, eliptica, ovalada y trapezoidal, aplicadas a tres perfiles diferentes.
Se efectud un analisis estatico de los 12 modelos resultantes (Figura 2.1), en el que se
observaron las variaciones en las secciones transversales del tallo. Dicho analisis se
llevé a cabo mediante el software ANSYS R-19%, con el propdsito de determinar el
esfuerzo de von Mises, la deformacién en la direccidon de la carga y la deformacion
total. Para todos los modelos se consideraron dos aleaciones: Ti — 6Al — 4V y CoCr.
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Figura 2.1: Los diferentes disefios de tallos utilizados para el estudio [22].
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Se aplicé unafuerza uniforme de 2300 N sobre la copa de soporte metalica; el vastago,
ubicado por debajo de los 90 mm desde el centro de la cabeza femoral, se mantuvo
completamente restringido como soporte fijo.

Se observo que el perfil 2 presenté la menor deformacién. En particular, los vastagos
con geometria trapezoidal registraron la deformacién mas baja y el esfuerzo de von
Mises mas reducido, independientemente del material. Asimismo, las protesis
fabricadas con la aleacion CoCr mostraron una menor deformacién en comparacion
con aquellas elaboradasen Ti — 6Al — 4V.

Adicionalmente, se consideraron dos combinaciones de materiales para el par de
friccion: CoC (ceramico-ceramico) y CoPE (ceramico-polietileno). La Tabla 2.1 y la
Tabla 2.2 presentan los resultados del analisis estructural estatico correspondiente a
las combinaciones CoCy CoPE, respectivamente.

Tabla 2.1: Analisis estatico de implante de cadera segun las normas ASTM F2996-13® con copa
acetabular fabricada en CoC [22].

Esfuerzo s
. . . . Deformacion
S| Combinacion Perfil Carga Desplazamiento equivalente T
de material [N] total [mm] de von Mises
1 CaC 1 0.091 364.59 0.0015
2 c,C Circular 2 2300 0.047 299.7 0.0014
3 c,C 3 0.095 428.57 0.0021
4 c,C 1 0.100 427.6 0.0021
) Cu Eliptica 2 2300 0.051 BilBS) 0.0015
6 c,C 3 0.108 411.84 0.0021
7 c,C 1 0.097 392.01 0.0020
8 CaC Ovalada 2 2300 0.049 222.22 0.0011
9 c,C 3 0.100 417.91 0.0021
10 c,C 1 0.062 330.69 0.0016
11 c,C Trapezoidal 2 2300 0.038 191.72 0.0009
12 C,C 3 0.064 300.58 0.0015

Tabla 2.2: Analisis estatico de implante de cadera segun las normas ASTM F2996-13® con copa
acetabular fabricada en CoPE [22].

Esfuerzo e
. . . . Deformacion
s Comblnac.lon Perfil Carga Desplazamiento equwale.nte R
de material [N] total [mm] de von Mises S
[MPa]
1 C,PE 1 0.099 364.59 0.0037
2 C,PE Circular 2 2300 0.058 299.69 0.0027
3 C,PE 3 0.102 428.57 0.0034
4 C,PE 1 0.107 427.6 0.0033
5 C,PE Eliptica 2 2300 0.061 313.89 0.0035
6 C,PE 3 0.113 411.84 0.0035
7 C,PE 1 0.104 392.00 0.0035
8 C,PE Ovalada 2 2300 0.060 222.22 0.0033
9 C,PE 3 0.107 417.91 0.0035
10 C,PE 1 0.071 330.69 0.0035
11 C,PE Trapezoidal 2 2300 0.050 191.71 0.0035
12 C,PE 3 0.073 300.58 0.0035
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El perfil 2 presentd un 25 % menos de deformacidn y esfuerzo de von Mises en
comparacioén con los perfiles 1y 3.

Los implantes fabricados en CoCr fueron evaluados con revestimientos acetabulares
de CoCy CoPE. Se observo que aquellos con copas acetabulares de CoC presentaron
menor deformacién en comparacion con los de CoPE. Sin embargo, es importante
sefialar que las simulaciones citadas asumieron una rigidez de contacto infinita en la
copa acetabular, aislando el comportamiento mecanico del vastago de la influencia
del par de friccion. Asimismo, el modelo considerd el vastago metalico de manera
aislada y aplicé un empotramiento rigido directo (de tipo Encastre) a una distancia
arbitraria, eliminando por completo la flexibilidad elastica del fémur.

Desde la perspectiva de la mecanica de materiales, esta simplificacion modifica
significativamente la distribucion de los momentos flectores y genera concentradores
de esfuerzo artificiales en la seccién de corte del vastago, condiciones que no se
presentan en un entorno fisiolégico real. Como consecuencia, los esfuerzos
equivalentes de von Mises obtenidos para ambos materiales resultaron practicamente
idénticos, lo que limita la capacidad del modelo parareflejar las diferencias mecanicas
que podrian manifestarse bajo condiciones mas representativas de la interaccion
hueso-protesis.

A pesar de estas limitaciones, los resultados mostraron una menor deformacién en los
sistemas con copa acetabular de CoC. En consecuencia, se sugiere que el vastago sea
fabricado en CoCr y la linea acetabular en CoC, con el fin de garantizar una mayor
seguridad estructuraly durabilidad de la prétesis.

2.2 Analisis estatico y dinamico de diferentes disefios de intercaras.

Hai-bo Jiang analiz6 cuatro modelos diferentes de protesis de cadera mediante el
software ANSYS®. Las Figuras 2.2a a 2.2d presentan esquematicamente los modelos
de articulacién de cadera, los cuales estan compuestos por la copa metalica, la
cabeza femoral metalica, el acetabulo artificial de UHMWPE y los cartilagos artificiales
de la cabeza femoral.
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Copa metélica

Acetébulo de
(a) UHMWPE
Acetabulo de UHMWPE Acetabulo de UHMWPE ®)

Cabeza femoral metalica Cabeza femoral metélica Acetabulo de UHMWPE

Copa metélica

Cabeza femoral Cartilago Cabeza femoral

o . Cartilago artificial
metélica (c) artificial metalica (d)

Figura 2.2: Modelos de articulacion del estudio de Hai-bo Jiang [23].

Para el analisis estatico, el modelo simuld a un individuo en posicidn de pie. Se asumié
un peso corporal de 60 kg, lo que correspondié a una fuerza aplicada sobre la prétesis
de 200 N, (debido a que, al estar de pie, la articulacién soporta aproximadamente un
tercio del peso corporal) dirigido hacia el centro de la cabeza femoral. El grado de
libertad (DOF) del soporte acetabular se fijo para simular correctamente la posicion de

pie.
En el analisis dinamico, fue necesario determinar el desplazamiento en coordenadas
esféricas para simular el movimiento articular durante la marcha lenta y el

deslizamiento en el plano XY, tal como se expresa en la Ecuacién 2.1. Asimismo, se
considerd que la fuerza sobre la articulacion varia a lo largo del ciclo de la marcha.

0
l=2R sin(i) (Ecuacién 2.1)

Donde:

6 = 25°. Es el angulo medido de la articulacidon de la cadera durante una caminata normal (al caminar
lentamente).

R ~25 mm. Radio de la trayectoria de movimiento de la articulacidn de la cadera.

[=8.65 mm. Longitud de la cuerda, desplazamiento que corresponde al giro de 25°en la articulacidn de
la cadera, calculado a partir del R.

21



Los resultados mostraron que tanto la deformaciéon como el esfuerzo maximo de la
copa acetabular de UHMWPE fueron aproximadamente un 10% menores en
comparaciéon con los casos sin cartilago artificial. Esto se debe a que el cartilago
artificial que recubre la cabeza femoral incrementa el area de contacto entre la cabeza
femoraly el acetdbulo, permitiendo que los esfuerzos se distribuyan sobre la superficie
adicional, lo que reduce la deformacion elasticay el esfuerzo maximo [23].

Asimismo, se observd que la copa metalica puede prevenir el aflojamiento del
acetabulo artificial, fendmeno que podria ocurrir debido a la deformacion de la capa
de UHMWPE; sin embargo, también contribuye a disminuir la deformacién en los
modelos (b) y (d). Por otro lado, se constaté que el esfuerzo y la deformacién fueron
similares para los distintos materiales propuestos.

La carga dinamica fue considerablemente mayor que la carga estatica. Los picos de
esfuerzo y deformacion indican que las caracteristicas dinamicas de la articulacion
artificial se ven influenciadas por la capa de cartilago que recubre la cabeza femoraly
la copa metélica. En particular, para todos los materiales simulados, la deformacién,
el esfuerzo maximo y la deformacion del modelo (d) fueron las mas bajas.

Los resultados numéricos sugieren permanecer de pie durante periodos prolongados
puede generar una deformacion significativa en la capa de cartilago artificial, lo que
podria acelerar el desgaste del material y reducir la vida util de la articulacion. Por lo
tanto, se concluye que la presencia de la capa de cartilago contribuye a prolongar la
durabilidad de la protesis [23].

La Figura 2.3 muestra las curvas de esfuerzo de los cuatro modelos para TigAl,V
durante el ciclo de la marcha. La ventaja del modelo (d) es evidente, ya que presenta
una reduccion del esfuerzo al incluir cartilago artificial y una copa metalica.

300
o 250
=
o
E
<
‘@ 200
€
o
N
©
=
4 150 L m Modelo(a) ___ Modelo (a) curva de esfuerzo
@ Modelo (b) Modelo (b) curva de esfuerzo
Modelo (c) Modelo (c) curva de esfuerzo
vy Modelo(d) Modelo (d) curva de esfuerzo
100 L \ L
Punta de los pies Soporte medio Golpe de talén

Figura 2.3: Curva de esfuerzo del ciclo de marcha del material TigAl,V [23].
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2.3 Desgaste en prétesis modulares.

Las protesis femorales modulares (utilizadas para reemplazar componentes ya
existentes que presentan fallas) ofrecen una mayor flexibilidad para adaptar la protesis
alas necesidades individuales de cada paciente, lo cual puede contribuir a mejorar los
resultados clinicos a largo plazo. Sin embargo, a pesar de sus ventajas quirurgicas,
estas presentan el riesgo de corrosion intersticial, provocada por micro movimientos
en la conexidon modular que generan agitacion y degradacién del material. Este
fendmeno puede ocasionar la liberacion de particulas metdlicas en los tejidos
circundantes, comprometiendo la integridad estructural y reduciendo la durabilidad
del implante. El uso de aleaciones de titanio o materiales ceramicos se ha propuesto
como una estrategia eficaz para mitigar este problema.

La estabilidad del acoplamiento entre los componentes se logra mediante el ajuste
forzado de la cabeza femoral sobre el cono Morse del cuello (el cono Morse es un
conector conico autoblocante que se emplea en las protesis de cadera para unir el
vastago femoral con la cabeza protésica) durante la implantacion.

Algunos estudios [24] han determinado que una fuerza de impacto de
aproximadamente 6000 N es suficiente para asegurar una fijacion estable. No
obstante, la infiltracidon de liquidos, combinada con condiciones de hipoxia en la zona
de unién, puede intensificar el proceso de corrosidn. Por ello, un disefio que impida la
entrada de fluidos en la unidn cénica se considera una caracteristica deseable, como
se muestra en la Figura 2.4.

(a)

Longitud del mufidén >

Posicién de acoplamiento del cono

Area de contacto

T — Extremo abierto de la

Separacién del cono T unién conica

(b) (c)

Longitud de acoplamiento
Longitud de acoplamiento

Entorno fluido .
Entorno fluido

Figura 2.4: a) Parametros geométricos de un contacto cdénico, b) Contacto proximal, c) Contacto distal.
[24].

El objetivo de este estudio fue evaluar la influencia del contacto cénico, considerando
distintos angulos de acoplamientoy areas de contacto, en la estabilidad de la conexién
conica entre un vastago de aleacion de titanio y una cabeza femoral ceramica, como
se muestra en la Figura 2.5.
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Proximal Distal

~ +0.1°

Figura 2.5: a) Modelo con contacto proximal, b)modelo con contacto distal[24].

Se empled un modelo convencional de protesis de cadera que incluye la conexion
entre la cabeza y el vastago femoral. Los 2 materiales utilizados fueron TigAl,V y
Co-Cr. Se considerdé un coeficiente de friccion de 0.3 en la intercara entre la cabeza y
el vastago femorales.

Para las condiciones de carga, el estudio se basd en la norma ISO 7206-6:2013, la cual
establece los lineamientos para la construccién de sistemas de ensayo de fatiga en la
union entre la cabezay el vastago femoral, en entornos de simulacién computacional.
Se consideraron las actividades de mayor demanda fisica, como caminary correr, en
sujetos de entre 50 y 68 anos, con un peso corporal entre 70y 120 kg (promedio de 75
kg). De acuerdo con dicha norma, se aplicé una carga de 4000 N sobre la cabeza
femoral, con una inclinacion de 20° correspondiente a una persona de
aproximadamente 80 kg.

Para el analisis FEM se utilizé el programa ANSYS 2023 R23°. El mallado del modelo 3D
se realizé mediante discretizacion con un tamano de semilla (seed size) de 0.5 mm.
Este tipo de mallado, conocido como refinamiento local de malla (Mesh Refinement),
permite estudiar con alta precision el contacto entre dos superficies. La técnica
consiste en emplear una malla mas densa en las regiones de interés para captar con
mayor detalle el comportamiento del contacto.

Los resultados mostraron que en la zona proximal del cuello femoral se generan
mayores esfuerzos que en la zona distal. Esto ocurre porque, al reducirse el area de
contacto y mantenerse constante la carga aplicada, los esfuerzos se concentran mas
en esa region, distribuyéndose por toda la superficie del cuello.

Finalmente, se sefiala que el estudio comparod sus resultados con los de Fallahnezhad
et al. [25], [26], quienes simularon el desgaste abrasivo en funcion de la situacién de
contacto entre los componentes de una protesis.
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Se encontré que el contacto proximal genera un mayor desgaste, mientras que el
contacto distal produce un menor desgaste. Este contacto distal también reduce el
riesgo de infiltracion de liquidos fisioldgicos, lo que podria afectar la repasivacion del
titanio y aumentar la corrosion. Ademas, la diferencia angular en el cono genera areas
de contacto mas reducidas, incrementando la presién local; en el caso del contacto
proximal, este fendmeno contribuye al desgaste elevado observado.

2.4 Modelo elasto-plastico para el desgaste del polietileno.

Se estudié un modelo elastoplastico del polietileno de ultra alto peso molecular
(UHMWPE) para analizar el comportamiento de una copa acetabular. El objetivo fue
evaluar el efecto de la friccion y del espacio libre entre la copa y la cabeza femoral,
destacando la importancia de evitar holguras diametrales excesivamente ajustadas o
sueltas. El modelo utilizado considera una copa acetabular con un diametro interno de
32 mm, un recubrimiento de UHMWPE de 8 mm de espesory un soporte metalico (Co-
Cr)rigido de 3 mm. La intercara entre el revestimientoy el soporte tiene un diametro de
48 mm, mientras que el diametro exterior del soporte es de 54 mm.

Se adopté un modelo de comportamiento elastoplastico, estableciendo un limite
elastico perfectamente plastico de 8 MPa, un 20% inferior al valor maximo del
UHMWPE. Cuando los esfuerzos superan este valor, se redistribuyen hacia las zonas
vecinas, ampliando las regiones de alto esfuerzo.

En el estudio, la holgura entre la cabeza femoral y la copa acetabular varié entre 0.001
y 0.5 mm, y el coeficiente de friccion oscilé entre 0y 0.3.

Superior

Anterior Lateral

Soporte metalico

Figura 2.6: Modelo de elementos finitos de una prétesis de cadera basado en un concepto de caja
cubica abierta utilizando elementos de ladrillo de 8 nodos [27].
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En el mallado, el 4rea de interés se centré en el nldcleo de la copa acetabular, usando
un mallado cubico con disefo polar. Para evitar el “checkerboarding”, los polos se
alejaron del area de estudio.

Figura 2.7: llustracion esquematica y comparacion de los disefios de malla para la copa acetabular: (a)
disefio polar; (b) disefo dipolar; y (c) nuevo disefio de malla [27].

Se han realizado experimentos para obtener una relacion entre el desgaste lineal,
volumétrico o gravimétrico y otras variables, en particular, la presidon y la distancia de
deslizamiento.

Losresultados mostraron que la mayor concentraciéon de cargasy esfuerzos se localizé
en el mismo cuadrante, especificamente en la region posterosuperior de la copa
acetabular. Esta distribucion respalda la hipdtesis de que la cabeza femoral tiende a
“penetrar” la copa, provocando una deformacidén que genera una nueva curvatura en
su estructura.

Ademas, se evalud el efecto del coeficiente de friccion, incrementandolo desde 0
hasta 0.3 en pasos de 0.05.

El aumento del coeficiente de friccion, incluso hasta un valor de 0.3, no afectd la
profundidad méaxima de desgaste, que se mantuvo constante en aproximadamente
0.1271 mm. No obstante, si provocd un incremento del desgaste volumétrico de
alrededor del 12 %, lo que indica que la friccion tiene un efecto limitado en este
modelo.

En cuanto a la holgura entre la copa acetabular y la cabeza femoral, se evalud su
impacto variando la separacion diametral entre 0.001 y 0.5 mm. Los resultados
confirman que cualquier alteracién en la geometria de la superficie de contacto puede
aumentar significativamente el desgaste. Sin embargo, se observd que holguras de
0.100y 0.150 mm generan el menor desgaste.
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Aunque la friccion no afecta significativamente la tasa de desgaste lineal, si
incrementa el desgaste volumeétrico. En cambio, la holgura juega un papel critico en el
desgaste del UHMWPE: valores cercanos a cero o mayores a 0.5 mm se asocian con
un desgaste elevado. Comparando con datos clinicos, se concluye que una holgura
excesivamente ajustada o demasiado suelta es un factor clave en el desgaste severo.
El rango 6ptimo de holgura se encuentra entre 0.05y 0.15 mm.

2.5Prediccion del desgaste del polietileno por asperezas en cabezas femorales.

La reabsorcion 6sea es un proceso natural mediante el cual el cuerpo descomponey
reabsorbe tejido. Este fendmeno suele ocurrir en etapas tardias de la vida util de las
articulaciones artificiales, siendo las particulas de desgaste la principal causa de
ostedlisis en las protesis de cadera.

Durante el desgaste abrasivo, las particulas generadas suelen tener forma de cuna o
de cinta. Por ello, se ha postulado [28] que la topografia de la superficie de la cabeza
femoraly en particular la presencia de defectos influye en el nUmero y la morfologia de
las particulas generadas, tanto en escala micrométrica como submicrométrica.

Mcnie, et al. [28] desarrollaron un modelo FEM [28] para investigar los campos de
deformacion plastica en la superficie del UHMWPE, utilizando geometrias reales de
asperezas. El estudio se enfocd en analizar el efecto que tienen los defectos
superficiales de la cabeza femoral sobre el desgaste, los restos generados y los
campos de deformacion cercanos a la superficie del UHMWPE, combinando métodos
experimentales y analisis FEM.

El modelo FEM consistié en una superficie de acero inoxidable lisa y plana que
contenia una Unica aspereza, representativa del reborde de un arafazo tipico,
observada en una serie de 12 cabezas femorales de acero inoxidable Charnley
explantadas, en contacto con un bloque semi-infinito de UHMWPE (la copa
acetabular). La alturay la anchura de las asperezas se adimensionalizaron definiendo
la relacion de aspecto como la altura dividida entre la mitad del ancho de la aspereza
(Fig. 2.8).

Maximo 2 Maximo 2

Altura

Y2 Anchura

Valle

Figura 2.8: Geometria de arafazos tipicos [28].
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El contacto entre las dos superficies se simuld presionando la aspereza contra el
UHMWPE en toda su altura y dejando luego que las dos superficies se deslizaran a lo

largo de una distancia de 150 um, a una velocidad relativa de 22 mms~ 1.

Los resultados obtenidos mostraron que hay una fuerte relacidon no lineal entre la
magnitud de la deformacion plastica maxima obtenida en el UHMWPE vy la altura o
anchura de una sola rugosidad de la cara opuesta.

Se logré predecir que la magnitud de la deformacién plastica en el polimero aumenta
de forma no lineal al disminuir la anchura y, en consecuencia, al disminuir el area
transversal de la aspereza, durante el primer ciclo. En los ciclos posteriores, los
incrementos en la deformacion plastica maxima se redujeron, pero se mantuvo la
misma tendencia general.

El area con deformacidn plastica disminuyé al reducirse el ancho y tamano de la
aspereza, pero esta area se mantuvo constante durante los ciclos. El area de
deformacion plastica tras una sola pasada de la aspereza no presenté diferencias
significativas entre el modelo de aspereza simple y el de aspereza doble. Por lo tanto,
en todos los modelos posteriores se considerd una sola aspereza.

En la Figura 2.9 se observa que el area de UHMWPE sometida a deformacién plastica
debido al contacto con la aspereza aumento al incrementar tanto la anchura como la
altura. No se encontrd una simple relacién entre el area de deformacion plasticay la
relaciéon de aspecto de la aspereza.
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Figura 2.9: Variacién del area de deformacion plastica con (a) la anchura de la aspereza, (b) la altura de
la aspereza, (c) el area de la asperezay (d) la relacion de aspecto de la aspereza [28].
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La Figura 2.10 presenta la distribucion de la deformacién plastica en funcién de la
profundidad para asperezas individuales con distinta relacién de aspecto, pero con
altura constante. Se observa que, al aumentar la relacién de aspecto, la zona de
maxima deformacion se aproxima a la superficie.
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Figura 2.10: Variacion de la deformacion plastica a través del UHMWPE en diferentes relaciones de
aspecto [28].

Se ha demostrado que incluso una sola raya en la superficie de la cabeza femoral
puede incrementar significativamente el desgaste del UHMWPE. McNie et al. [28]
demostraron mediante un modelo de elementos finitos que el deslizamiento de las
asperezas sobre el UHMWPE genera deformacion plastica tanto en la superficie como
en regiones subsuperficiales del polimero, y que su magnitud aumenta con la relacién
de aspecto de la aspereza. Asimismo, los resultados experimentales mostraron una
relacion entre el area de la aspereza y el desgaste del UHMWPE. Por lo tanto, la
deformacion plastica puede considerarse un fendmeno asociado al proceso de
desgaste abrasivo, mas que como un mecanismo de desgaste independiente. Ademas,
una mayor relacidon de aspecto de las asperezas se relaciond con un incremento en la
proporcion de particulas submicrométricas generadas, las cuales se han asociado con
procesos de ostedlisis [28] .

2.6 Influencia del movimiento relativo y la presion en el desgaste de prétesis.

En los métodos convencionales de analisis de desgaste, Unicamente se consideran la
fuerza de contacto resultante y la trayectoria del punto de aplicacion. Bajo este
enfoque, el producto entre la fuerza instantanea y el incremento de deslizamiento se
integra a lo largo de un ciclo de movimiento. Sin embargo, Saikko et al.[29] propusieron
un método alternativo en el cual la distribucidn de la presidon de contacto se discretiza
en un gran niumero de fuerzas normales de menor magnitud, cuya contribucion se
suma individualmente. Este procedimiento resulta relevante porque tanto el
movimiento relativo como la presidon de contacto presentan variaciones significativas
enfuncidonde la ubicacion,y ademas la componente transversal de la presion adquiere
un papel considerable [29].
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El método fue validado experimentalmente en un modelo donde la copa acetabular se
encontraba fija y dispuesta horizontalmente sobre la cabeza femoral, generando un
movimiento oscilante biaxial. Mediante coordenadas Eulerianas, dicho movimiento se
descompuso en flexion-extension (FE) y abduccion-aduccion (AA). La carga aplicada
fue vertical, siguiendo el eje de simetria de la copa, con una forma de onda de 1.0 kN,
valor previamente utilizado en multiples ensayos de carga estatica.

Para el modelo FEM, la malla se diseid con un elemento polar en forma de casquete y
elementos perimetrales dispuestos como un mosaico (Figura 2.11).
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Figura 2.11: Ejemplo de discretizacion de la presidon de contacto. Distribucién elipsoidal, 500
elementos [29].

La integral f L dx representa el trabajo mecanico realizado por una fuerza (L) a lo largo
de la trayectoria descrita por su punto de aplicacion sobre la contracara. Esta se
obtuvo como la suma de las integrales calculadas para cada fuerza aplicada y la
trayectoria descrita por su punto de aplicacién en la contracara. Cada integral se
resolvido numéricamente mediante la suma del producto entre el valor instantaneo de
la fuerza de cada elemento y la distancia recorrida por su punto de aplicacion, en

. . T .
relacion con la contracara, durante unincremento temporalde Too" De manera analoga

al modelo computacional, se aplicé una cargade 1.0 kN.

Los resultados indicaron que es razonable considerar que todos los factores de
desgaste reportados previamente para las prétesis totales de cadera constituyen, en
mayor o menor medida, sobreestimaciones. Esto implica que, ademas del factor de
desgaste, es indispensable considerar el patron de deslizamiento al evaluar la
resistencia al desgaste [29].

2.7 Comparacion entre diferentes geometrias de vastagos y el vastago Charnley.

Elestudio de Kayabasi, et al. [30] analizé cuatro tipos de vastagos de protesis de cadera
con el objetivo de investigar un disefio optimizado, variando la curvatura de los tallos.
Los resultados se compararon con una proétesis tipo Charnley.
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Se senald que los vastagos con superficies lisas tienden a reducir las concentraciones
de esfuerzo y favorecer una mayor vida a fatiga. En contraste, las superficies afiladas o
no lisas favorecen la unidn en la intercara y reducen la posibilidad de deslizamiento
entre las superficies en contacto. En este estudio, dichas caracteristicas se analizaron
en funcidon de la geometria y curvatura de la superficie del vastago. Los modelos
utilizados se muestran en la Figura 2.12. Las geometrias fueron generadas mediante el
software CAD Pro/Engineer®.

%

/ Vastago
é B Cemento
(B)

Figura 2.12: (A) Forma del vastago de Charnleyy su seccion transversal, nuevas formas de vastago y
sus secciones transversales, (B) Vastago 1, (C) Vastago 2, (D) Vastago 3, (E) Vastago 4 [30].

Asimismo, se analizaron 2 diferentes combinaciones de materiales, TigAl,Vy Co — Cr
para el modelo FEM. Se realizé un analisis estatico (carga de peso corporal) y dindmico
(carga durante la marcha).

Para el modelo estatico se aplicé una carga de 3 kN dirigida hacia el centro de la cabeza
femoral con un angulo de 20°. Dado que esta carga corresponde al peso de una
persona de 70 kg, se afadié una carga del mudsculo abductor de 1.25 kN en la zona
proximal del trocanter mayor. Asimismo, se aplicé una carga de la banda iliotibial de
250 N en la parte inferior del fémur, en direccidn longitudinal al mismo. En el modelo
dindamico, se considerd una carga de marcha dependiente del tiempo [30].

Los resultados (Tabla 2.3) mostraron que el vastago 3 es la geometria mas adecuada
para resistir la fatiga bajo carga estatica. Ademas, presenta su mejor desempeno
cuando se fabrica con TigAl,V, siendo también el mas eficiente bajo carga dinamica,
con un esfuerzo de fluencia de aproximadamente 830 ~1023 MPa.
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Tabla 2.3: Esfuerzos maximos de von Mises bajo carga estatica y dinamica [30].

Esfuerzo maximo de von Esfuerzo maximo de von Mises
Forma de los Mises (Estatico) MPa (Dinamico) MPa
vastagos
g TicALV Co—Cr TicALV Co—Cr

Charnley 179.3 193.4 207.4 221.5
Véastago 1 162.9 182.1 189.8 210.9
Vastago 2 151.2 169.7 172.8 194.4
Vastago 3 145.6 160.2 169.9 184.4
Véastago 4 147.2 162.9 172.9 188.6

Finalmente, los valores maximos de desplazamiento en la intercara entre el vastago y
el cemento para todas las formas de vastago se presentan en la Tabla 2.4. El estudio
sugiere que el diametro del vastago desempena un papel importante en el bloqueo
mecanico, ya que el desplazamiento es menor en comparacién con el caso del vastago
Charnley. Esto significa que un vastago mas grueso o adecuadamente dimensionado
encaja mejor en el cemento, reduciendo su movimiento y aumentando la estabilidad.

Tabla 2.4: Desplazamiento maximo en la intercara vastago-cemento [30].

Forma de los vastagos Desplazamiento total mm

Charnley 0.082
Vastago 1 0.051
Vastago 2 0.032
Vastago 3 0.033
Vastago 4 0.034

2.8Influencia del diametro externo del componente acetabular.

En eltrabajo de Hua, et al. [31] se hainvestigado la influencia del diametro externo del
componente acetabular en los reemplazos totales de cadera de tipo Charnley; esto
afecta en la fijacién del cemento y la incidencia de aflojamiento aséptico. Se
compararon dos disefios de copa con didametros externos de 40 mm y 43 mm,
utilizando modelos de elementos finitos tridimensionales para simular las condiciones
biomecanicas en una articulaciéon de cadera.

Los resultados (Figura 2.13) mostraron que, aunque las presiones de contacto en las
superficies de rodamiento eran similares entre ambos disefos, el esfuerzo maximo de
von Mises en el manto de cemento cerca de la intercara hueso-cemento era
significativamente mayor (13-18%) en la copa de 40 mm en comparacidon con la de 43
mm [31]. Esto sugiere que el mayor esfuerzo en el manto de cemento podria ser un
factor clave en la mayor incidencia de aflojamiento aséptico observada clinicamente
en las copas de menor diametro.
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Figura 2.13: Esfuerzo maximo previsto (MPa) en funcién de la profundidad de penetracién con un
diametro exterior de 40 mmy 43 mm: (a) Esfuerzo de contacto en las superficies de apoyo, (b) Esfuerzo
de von Mises en el manto de cemento cerca de la intercara hueso-cemento [31].

El estudio concluye que, ademas del torque de friccidon, la amplificacion del esfuerzo
en el manto de cemento contribuye a las diferencias en la incidencia de aflojamiento
aséptico entre los dos disenos de copa. Estos hallazgos resaltan la importancia del
diametro externo de la copa en la durabilidad del reemplazo de cadera.

2.9 Superficie de la copay fijacién cementada en prétesis Charnley.

Estudios clinicos [32] han demostrado que el diametro externo de la copa acetabular
es un factor determinante en la incidencia de aflojamiento aséptico en artroplastias
totales de cadera. Para analizar esta influencia, se evalud el efecto del didmetro
exterior sobre los mecanismos de contacto y la fijacion cementada, considerando
distintas profundidades de desgaste y angulos de inclinacién de la copa, mediante el
método de elementos finitos. Se plantea que los altos niveles de esfuerzo generados
en el manto de cemento pueden comprometer su integridad y la fijacidon del implante,
lo que eventualmente podria conducir al aflojamiento de los componentesy al fallo de
la protesis.

Para el desarrollo del modelo, se eligié una protesis de cadera tipo Charnley, con
diametros nominales de la cabeza femoral y de la superficie interna de la copa de
22.225 mmy 22.59 mm, respectivamente. Se utilizaron dos copas acetabulares con
diametros externos de 40 y 43 mm, y se asumioé un espesor de cemento 6seo de 2 mm.
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Las profundidades de desgaste simuladas fueron de 1, 2 y 4 mm, con angulos de
inclinacion de 45°, 55° y 65°. En este enfoque se asume por defecto un cambio de
superficie.

Enla simulacién de desgaste, la cabeza femoral se desplazé en ladireccién de la carga
una distancia equivalente a la profundidad deseada de penetracién. El material que se
sobrepone con la cabeza fue eliminado para obtener la geometria de la copa
desgastada. El angulo de inclinacién se definid como el angulo entre el plano frontal
de la copa acetabular y el plano transversal anatémico, como se ilustra en la Figura
2.14.

Copa de UHMWPE

Profundidad de penetracion
Superficie desgastada

Superficie original

I-
L]
a
-

P Cabeza femoral

- | 10° Direccién de carga

Figura 2.14: Seccion transversal esquematica que muestra la generacién de la penetracion por
desgaste en la copa acetabular [32].

Se asumio a la cabeza femoral como un material rigido, dado que su médulo elastico
al tratarse de un material metalico es dos drdenes de magnitud superior al del
UHMWPE.

Se aplico una carga fija de 2500 N con una inclinacion de 10° hacia el interior, dirigida
al modelo a través del centro de la cabeza femoral, simulando la carga
correspondiente a la fase media-terminal del ciclo de la marcha.

La presion maxima de contacto en la superficie de rodamiento, para ambos disefios de
copa con diametros exteriores de 40 y 43 mm, se localizé en la region superior de la
copa acetabular, alineada con el vector de carga, como se muestra en la Figura 2.15.
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Figura 2.15: Graficos de contorno de las presiones de contacto previstas (MPa) sobre la superficie de
apoyo con un angulo de inclinacidn de la copa de 45°y una profundidad de penetraciéon de 1 mm con
diametros exteriores de la copa de (a) 40 mmy (b) 43 mm [32].

Los esfuerzos de von Mises fueron mas elevados en la copa con undiametro de 40 mm.
Para todos los angulos de inclinacion y configuraciones de disefo, una penetracion
moderada en la copa acetabular condujo a una reduccién en el esfuerzo maximo de
von Mises, el esfuerzo maximo de corte y el esfuerzo principal maximo en el manto de
cemento, especificamente en la intercara hueso-cemento. No obstante, al aumentar
la profundidad de penetracién a4 mm, se predijeron esfuerzos maximos mas elevados
(Figura 2.16).
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Figura 2.16: Los esfuerzos maximos previstos del cemento como funcién de la profundidad de
penetracion con diferentes angulos de inclinacion de la copa y didmetros exteriores de la copa: (a)
esfuerzo maximo de von Mises, (b) esfuerzo principal maximoy (c) esfuerzo de cizallamiento maximo
en la intercara hueso-cemento [32].
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En el disefo con copa de 43 mm de didmetro exterior, los esfuerzos maximos
resultaron menos sensibles a las variaciones en la profundidad de penetracion en
comparacion con la copa de 40 mm; aunque los angulos de inclinacion influyen en los
esfuerzos del cemento, el diametro externo de la copa (43 mm) mitiga mejor estos
efectos.

Los resultados indicaron que el desgaste no se ve influido por el didametro exterior de la
copa, ya que ni el area de contacto, ni la presiéon de contacto, ni el movimiento relativo
entre la cabeza femoral y la copa acetabular mostraron cambios relevantes al
aumentar dicho diametro.

Tanto el pico de esfuerzo de von Mises como el de esfuerzo principal maximo en el
manto de cemento, a nivel de la intercara hueso-cemento, se localizaron en el
cuadrante superior del manto. Esta region coincide con el sitio donde se ha observado,
en estudios in vitro, el inicio del fallo en la fijacidon del cemento. Esto puede atribuirse
al hecho de que, para una misma profundidad de penetracidon, un mayor diametro
exterior conlleva un aumento del grosor de la copa acetabular, lo que permite una
mejor distribucién de los esfuerzos dentro del propio componente, evitando la
transferencia directa de la carga compresiva al cemento. En consecuencia, la copa de
43 mm presenta una menor probabilidad de aflojamiento aséptico ante aumentos en
la profundidad de desgaste, en comparacion con el disefo de 40 mm.

2.10 Analisis del modelo de protesis Charnley en aleaciones biocompatibles.

Los dos principales factores que influyen en la compatibilidad son la respuesta del
paciente inducido por el material y la degradacién del material en el entorno corporal.
Las caracteristicas esenciales que debe presentar el material son: alta
biocompatibilidad, bajo desgaste, compatibilidad con el hueso y minima reaccién con
los fluidos corporales [33].

Joshi et al. [33] analizaron 15 materiales biocompatibles con el objetivo de determinar
el mas adecuado para un implante de cadera tipo Charnley. Para ello, se realizd un
analisis estatico mediante elementos finitos (FEM) en el programa ANSYS®.

Las condiciones de fronteray de carga del vastago femoral se establecieron de acuerdo
con las normas ASTM. Todos los modelos fueron sometidos a una carga de compresion
de 2.3 kN (aproximadamente 3.5 veces el peso corporal estandar). La fuerza se aplico
en el extremo proximal del vastago, mientras que las zonas del extremo distal se
mantuvieron fijas para completar el analisis.

La comparacion de los diferentes resultados mecanicos obtenidos para cada material
se presenta en la Figura 2.17.
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La Figura 2.17a muestra que el material CP — Ti presenta el menor esfuerzo. La
aleacion Ti — 35Nb — 7Zr — 5Ta exhibe la maxima deformacién, mientras que la
minima corresponde al Co — Ni — Cr — Mo (forjado).

De manera similar, en la Figura 2.17b el Co — Ni — Cr — Mo (forjado) presenta la
deformaciéon minimayel Ti — 35Nb — 7Zr — 5Ta la maxima.

En la Figura 2.17c se observa que las aleaciones Ti — 35Nb — 5Ta — 7Zr — 0.40,

Co— Ni—Cr — Mo (forjado) y Ti —15Mo — 5Zr presentan el mayor factor de
seguridad en orden descendente, en comparacion con los demas materiales bajo las
condiciones de cargay frontera establecidas.

El analisis comparativo de Joshi et al. evidencid que los componentes localizados en
el flanco lateral experimentan solicitaciones mecanicas incrementadas en
comparacion con la zona medial, debido a que la carga tiende a desplazar el implante
hacia el lateral, es decir, hacia el eje x. El lado lateral del implante concentra mayores
niveles de esfuerzo, deformacion y esfuerzo que el medial. El esfuerzo se reduce
rapidamente hacia el extremo distal y disminuye gradualmente hacia el extremo
proximal (libre) del implante.

En general, el Co — Ni — Cr — Mo (forjado) presenta una menor deformacién y un
mayor factor de seguridad, mientras que el Ti — 35Nb — 5Ta — 7Zr — 0.40 exhibe el
menor esfuerzo, una deformacién moderaday el maximo factor de seguridad

2.11 Prediccion individual del aflojamiento femoral en artroplastia de cadera.

Lennon et al. [34] plantearon la hipdtesis de que es posible predecir que las protesis
revisadas migraran y ocasionaran mas danos que las protesis bien fijadas, utilizando
simulaciones FEM especificas para cada paciente. Para comprobar esta hipotesis, se
analizaron 17 artroplastias totales de cadera individuales, con el fin de determinar si
los casos revisados tempranamente presentarian migracion y generarian mas dafios
que los casos no revisados a largo plazo.

Seis pacientes fueron sometidos a revision por aflojamiento aséptico de sus
componentes femorales en menos de 10 afos, mientras que el resto no habia
requerido revision tras mas de 10 afos de seguimiento. En todos los casos se
implantaron variaciones de componentes femorales Charnley (11 estandar, 5
extrapesadosy 1 extrapesado de cuello largo).

Para el modelo digital, se utilizaron radiografias frontales postoperatorias. Los
materiales simulados fueron acero inoxidable, cemento 6seo, hueso cortical y hueso
€sponjoso.

38



La Figura 2.18 muestra de manera general el funcionamiento del algoritmo empleado,
el cual calcula la distribucion de esfuerzos ocasionados por las cargas articulares y
musculares. Con la repeticion de la carga a lo largo del tiempo, los esfuerzos elevados
localizados, debidos a la sobrecarga del cemento en ciertas regiones provocan que el
cemento se agriete y presente deformacion por fluencia.

Inicio

|

Calcular la distribucion de
esfuerzos en el cemento
utilizando el cédigo FEM.

L ]
Acumular la fluenciay el dafio
del cemento para elintervalo de
tiempo apolicado.

Tiempo <10 afos

Tiempo =10 afos

Detener

Figura 2.18: Pasos esenciales del algoritmo computacional para simular la fluencia y la fatiga del
cemento 6seo [34].

Se simularon cargas correspondientes tanto a la marcha como al ascenso de
escaleras. El modelo consideré una carga articular en combinacién con las fuerzas
generadas por los musculos abductor y vasto lateral. Las magnitudes de las cargas se
escalaron de acuerdo con el peso corporal de cada paciente.

Se evaluaron tres parametros principales para analizar los resultados previstos en
cada paciente:

e Lacantidad de dafo en el manto de cemento, normalizada al dividir el drea total
de las grietas entre el volumen de cemento.

e Lamigracion de la cabeza de la protesis.

e Lavariacion en la magnitud del desplazamiento de la cabeza de la prétesis a lo
largo de un ciclo de carga.

Losresultados mostraron que el modo de migracién dominante fue el medialenambos
grupos de pacientes (Figura 2.19). No se encontré que la variacion del desplazamiento
inducible fuera significativamente mayor en los pacientes revisados; sin embargo, se
observé una marcada tendencia tanto al primer aflo como a los 10 anos.
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Se evidencié un grado de correlacién entre la migracion y el cambio en el
desplazamiento inducible con el dafnio acumulado. Esto respalda la relacion entre los
parametros basados en el desplazamiento y la acumulacion de dafos durante el
primer afo posterior a la implantacion, reforzando asi el vinculo entre el
desplazamiento del implante y el deterioro progresivo del manto de cemento.

El establecimiento de una base de datos de modelos genéricos que se adapten a una
gama mas amplia de anatomias de pacientes permitiria aumentar la precision
geomeétrica.
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Figura 2.19: Migracion media prevista tras 10 afios de carga simulada para los grupos revisados y no
revisados, expresada como magnitud absoluta para cada eje de movimiento y como la resultante de
los tres componentes. Todos los componentes de la migracién, asi como su resultante, fueron
mayores para el grupo revisado [34].

2.12 Impacto del desgaste e inclinacion de la copa acetabular.

Elangulodeinclinacién de la copa es unfactorimportante para considerar en la cirugia
de implantacién de cadera, ya que puede afectar tanto la mecanica de contacto como,
potencialmente, el desgaste del polietileno.

Un angulo pronunciado de la copa puede provocar el contacto entre la cabeza femoral
y el borde superolateral de la copa acetabular (contacto del borde), lo que incrementa
considerablemente el esfuerzo de contacto y el desgaste asociado entre las
superficies de apoyo [35].

Hua et al. [35] modelaron un sistema de cadera Charnley hemisférico tipico. La
caracterizacion geométrica del desgaste de las copas acetabulares de UHMWPE se
realizo intersectando la copa acetabular con la cabeza femoral en la direccion de la
carga resultante, como se muestra en la Figura 2.20. Se consideraron diferentes
penetraciones lineales: 1,2y 4 mm.
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Copa de UHMWPE

Superficie desgastada

Profundidad de penetracién

Cabeza femoral

Direccion de la carga

Figura 2.20: Diagrama esquematico (seccion transversal) de la cabeza femoraly la copa de UHMWPE
con indicacién de la penetracion [35].

Para el modelo FEM, la copa acetabular sefijo en el acetabulo mediante cemento 6seo.
Se simularon diferentes angulos de inclinacion de la copa acetabular con
profundidades de penetraciéon de 0, 1, 2 y 4 mm, para orientaciones de la copa entre
45°y 65°. Se aplico una fuerza de contacto resultante fija de 2500 N en la articulacion
de la cadera, con una direccion de 10° hacia el interior, lo que corresponde
aproximadamente a entre 3 y 4 veces el peso corporal de un individuo de 70 kg. Esta
carga se aplico a través del centro de la cabeza femoral, simulando la fase media a
terminal de apoyo en el ciclo de la marcha.

Los resultados mostraron que la presidon de contacto maxima previstay el esfuerzo de
von Mises se presentan en funcién del angulo de la copa para las diferentes
profundidades de penetracion, como se observa en la Figura 2.21.

En todas las profundidades de penetracién, el area prevista de presion de contacto se
localizé aproximadamente en la region superior de la copa en la direccidon de carga. A
medida que aumento el angulo de inclinacidn, el area de contacto se desplazé hacia
el borde de la copa. Tanto la presidon de contacto maxima como el esfuerzo de von
Mises disminuyeron de forma significativa en un 30% y un 20%, respectivamente,
cuando se considerd una pequefia penetracion de 1 mm. El aumento del angulo de la
copa solo produjo un incremento moderado de la presién de contacto maxima (menor
al 10 %).

Cuando se presentd un desgaste de 1y2 mm en el componente acetabular, el esfuerzo
se redujo aproximadamente entre un 15 % y un 20 %. El efecto del angulo de la copa
acetabular sobre el valor maximo previsto de von Mises también resulté pequeno hasta
los 55°.
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Figura 2.21: (a) Presiones de contacto maximas previstos MPa, (b) Esfuerzos maximos previstos de von
Mises MPa de la copa de UHMWPE con diferentes angulos de copay profundidades de penetracién
[35].

No se observé que un angulo de inclinacion de hasta 55° ni una profundidad de
penetracion de hasta 4 mm influyeran de manera significativa en la mecanica de
contacto o en el esfuerzo de fijacion. Esto sugiere que las proétesis tipo Charnley no se
ven afectadas por la inclinacién y al desgaste de la copa, en comparacién con las
articulaciones de tipo duro sobre duro.
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2.13 Analisis comparativo de parametros de modelado reportados en la
literatura.

De acuerdo con el estado del arte revisado en este capitulo, las mallas tetraédricas
presentan una alta capacidad para el analisis de sélidos con geometrias complejas,
debido a que cada nodo posee tres grados de libertad asociados a las traslaciones en
las direcciones “x”, “y”y “z”. La revision de los articulos analizados muestra que los
elementos tetraédricos de 4, 10 y 20 nodos son los mas empleados en estudios de
elementos finitos aplicados a prétesis de cadera, aunque algunos autores utilizan
configuraciones hibridas para optimizar la representacion de componentes
especificos. Asimismo, la mayoria de los trabajos consideran materiales isotropicosy
elasticos lineales para la prétesis y otros componentes estructurales, mientras que
algunos incorporan modelos elastoplasticos para la copa acetabular o propiedades
anisotrépicas para los tejidos dseos.

En cuanto a las condiciones de carga, predominan las simulaciones representativas
de la marcha humana, mediante analisis estaticos y dindmicos con fuerzas aplicadas
sobre la cabeza femoral, complementadas en algunos casos con la accidon de ciertos
grupos musculares. Respecto a las interacciones, las formulaciones de contacto
surface-to-surface y las restricciones tipo Tie son las mas empleadas para modelar la
transferencia de carga entre los componentes.

En particular, Guzman et al.[26] identificaron que los elementos tetraédricos
cuadraticos de 10 nodos constituyen una de las alternativas mas adecuadas para este
tipo de analisis, al ofrecer una relacién favorable entre precisiéon y costo
computacional. La Tabla 2.5 presenta una comparacion de los aspectos mas
relevantes identificados en los articulos revisados, incluyendo las propiedades de los
materiales, condiciones de carga, interacciones y estrategias de mallado empleadas
en cada estudio.
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Tabla 2.5: Comparacion de las principales caracteristicas de los estudios de elementos finitos
aplicados a prétesis de cadera.

Autor Material | Carga \ Interaccién Mallado Software
Todos los componentes - Surface-to-surface
Estatico: carga en
(copa acetabular, cabeza . . entre cabeza femoraly
. bipedestacion sobre Elementos
Hai-bo femoral y respaldo copa acetabular; o
. L0 . la copa acetabular. . . tetraédricos ANSYS®
Jiang.[23] | metalico): homogéneos, A . interaccion
. . . Dinamico: ciclo de de 20 nodos.
isotropicos y elastico- respaldo-copa no
. marcha lenta. e
lineales. especificada.
Cemento 6seo, hueso
cortical y trabecular: Fuerza de 2500 N Surface-to-surface sin
homogéneos, isotrépicos sobre cabeza friccionen la Mallado Abaqus®
Hua et i1 L . R -
al[35] y elastico-lineales. femoral, inclinada articulacion; Tie entre generado en Version
’ Cabeza femoral: rigida. 10° medial (fase de copa acetabulary |-DEAS®. 6.9
Copa acetabular: apoyo de la marcha). cemento 6seo.
elastoplastica no lineal.
Protesis: isotropica Ul ST
- . ascenso de -
elastica. Hueso cortical, . Contacto friccional
Lennon et escaleras; incluye ) No MARC
trabecular y cemento implante-cemento o
al.[34] . fuerzas musculares especificado. | software®
6seo: transversalmente (x = 0.25).
. . (abductores y vasto
isotropicos.
lateral).
Josi. et Estatico: fuerza de Elementos
) Prétesis: isotrdpica. 2300 N aplicada al No especificado. tetraédricos ANSYS®
al.[33]
cuello femoral. de 10 nodos.
Cemento dseo, hueso Mallado
cortical y trabecular: Fuerza de 2500 N Contacto sin friccion hibrido:
homogéneos, isotrépicos sobre cabeza cabeza-copa; Tie en tetraédricos Abaqus®
Hua et o S . i
al[32] y elastico-lineales. femoral, inclinada interfaces de3,4y8 Version
’ Cabeza femoral: rigida. 10° medial (fase de hueso-cementoy nodos segun 6.9
Copa acetabular: apoyo de la marcha). cemento-protesis. el
elastoplastica no lineal. componente.
Protesis femoral y Fuerza de 2500 N
z . ®
Hua et . cerr/1e_nto 0s€0: sobre (?abgza Tie para todas las No Abaq.L!s
al[31] isotrépicos. Copa femoral, inclinada interfaces del modelo especificado Version
’ acetabular: 10° medial (fase de ’ P ’ 6.10
elastoplasticanolineal. | apoyo de la marcha).
Estatico: 2500 N
i - sobre cabeza femoral
Protesis: isotropica.
. con 20°de
Hueso corticaly S . Surface-to-surface en
. inclinacion medial. . Elementos
Kayabasi trabecular: S . interfaces o
Dinamico: ciclo tetraédricos ANSYS®
et al.[30] transversalmente hueso-cementoy
. . completo de marcha . de 4 nodos.
isotropicos. Cemento fémur-hueso.
q . T con fuerzas
0seo: isotropico lineal.
musculares (aductor
e iliotibial).
Malla
tetraédrica
Fuerza de 4000 N Contacto friccional cuadratica
Ceddia et Prétesis: isotrépica sobre cabeza femoral cabeza~véstago (0.5 mm) con ANSYS®
al.[24] ’ pica. con inclinacion de = 03) refinamiento | 2023 R23
20°. #= 123 localenla
zonade
contacto.
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CAPITULO 3: MODELADO FEM

Alolargo de este capitulo se presenta el desarrollo del modelado por elementos finitos
(FEM) de una protesis de cadera tipo Charnley®, abarcando desde el modelado de cada
uno de sus componentes hasta la justificacién de los parametros empleados en el
proceso.

3.1 Modelado de los componentes.

A lo largo de este subtema se describira el proceso de modelado de cada uno de los
componentes empleados en el analisis por elementos finitos (FEM). Para ello, se utilizo
el software Abaqus®.

3.1.1 Modelado del vastago femoral tipo Charnley.

Se realizé un escaneo tridimensional de una proétesis femoral tipo Charnley® con
vastago angosto de 119 mm, perteneciente a la marca KLINIK® (empresa mexicana
especializada en el desarrollo de proétesis). El proceso de digitalizacion se llevé a cabo
mediante un brazo de medicion por coordenadas con escaner integrado de la empresa
FARO®. En la Imagen 3.1 se muestra el equipo empleado, asi como el procedimiento
realizado.

Debido a que el funcionamiento del brazo por coordenadas se basa en el uso de un
escaneo laser, fue necesario eliminar el efecto espejo caracteristico de la superficie
metalica de la prétesis. Para ello, se aplicé un aerosol mate sobre la pieza, con el fin de
evitar que el escaneo laser se reflejara y generara capas superpuestas, lo que podria
distorsionar la geometria obtenida.

La prétesis fue sujetada por la parte inferior del vastago durante el proceso de escaneo,
garantizando asi una adecuada captura geométrica.
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Imagen 3.1: Escaneo tridimensional de la prétesis tipo Charnley.

Fue necesario reparar la pieza digitalizada utilizando el software Meshmixer™ (2017) de
Autodesk® debido a que durante el escaneo con laser se generaron bordes y
geometrias que comprometian la fidelidad del modelo. El proceso de reparacion
consistido en la eliminacion manual de las zonas donde se presentaban capas
superpuestasy/o regiones deformadas. Posteriormente, cada area danada o eliminada
fue reconstruida de manera manual mediante diversas herramientas del software,
procurando que la geometria final se mantuviera lo mas cercana posible a las
dimensiones reales de la protesis. Esta etapa fue fundamental para eliminar
discontinuidades superficiales y preservar los radios de transicidon originales de la
protesis, evitando concentradores de esfuerzo artificiales y posibles singularidades
numeéricas durante el analisis por elementos finitos.

En la Imagen 3.2 se muestra la comparacion del modelo antes y después del proceso
de reparacion.
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A) B)

Imagen 3.2: A) Prétesis antes de la reparacidon. B)Protesis después de la reparaciéon.

Posteriormente, la pieza fue exportada al software Autodesk Inventor Professional®,
donde se perfecciond el acabado de la cabeza femoral. Se procuré que las
dimensiones obtenidas fueran lo mas cercanas posible a las reales y que las

superficies no presentaran irregularidades que pudieran afectar los resultados del
modelo por elementos finitos (FEM).

—

=

—

S —

4
=

Figura 3.3: Modelo de protesis de cadera en Inventor®.
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En el trabajo de Joshi et al. [33], se reporta que la superaleacién Co — Ni — Cr — Mo (forjado)
presenta una menor deformaciény un mayor factor de seguridad en comparacion con
los demas materiales analizados. Por ello, en el presente estudio se considerd que la
protesis adopta las propiedades mecanicas de dicho material. Se recopilaron las
siguientes propiedades mecanicas: [36], [37].

e Densidad:8400 2
m

e Relacion de Poisson: 0.29
e Moddulo de Young: 217.2 GPa

3.1.2 Modelado del fémur.

El modelo tridimensional del fémur, obtenido mediante escaneo laser en trabajos
previos realizados dentro de la UDIATEM, se presenta en la Figura 3.4. Las propiedades
mecanicas asignadas al fémur se obtuvieron del estudio de Soldrzano et al. [38], donde
el tejido 6seo se divide en dos regiones: hueso cortical y hueso trabecular.

Para la asignacién de propiedades mecanicas, la geometria fue particionada en tres
regiones mediante planos de corte generados en Autodesk Inventor®. La region central,
comprendida entre la zona inferior del trocanter menor y la diafisis femoral, se asocid
al comportamiento mecanico del hueso cortical, mientras que las regiones proximal y
distal se asociaron al hueso trabecular. Posteriormente, las particiones fueron
importadas a Abaqus® donde se garantizé la continuidad estructural del modelo
mediante restricciones tipo Tie entre las superficies de contacto, permitiendo la
asignacion de propiedades mecanicas diferenciadas a cada regién del fémur.

El hueso cortical y el hueso trabecular fueron modelados mediante una aproximacion
transversalmente isotropica, asumiendo propiedades mecanicas equivalentes en el
plano transversal y diferentes a lo largo del eje longitudinal principal. Desde el punto
de vista macroestructural, el modelo considera la distribuciéon anatémica de regiones
representativas de hueso cortical y trabecular mediante las particiones geométricas
descritas anteriormente. Sin embargo, debido a la complejidad de la estructura ésea,
no se modelaron explicitamente la microarquitectura trabecular ni la organizacion
osteonal del tejido cortical; en su lugar, ambas regiones fueron representadas
mediante materiales continuos equivalentes con comportamiento transversalmente
isotrépico. Las propiedades mecanicas empleadas se muestran en la Tabla 3.1.
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Figura 3.4: Modelo de fémur.

Tabla 3.1: Propiedades mecanicas del hueso cortical y trabecular [38].

Moédulo de Young [MPa]

Maédulo de Cizalla [MPa]

Coeficiente de Poisson

Hueso cortical

Hueso trabecular

E, =9753.3 E, =3969.8
E, =9753.3 E, =3969.8
E, = 16255.6 E, = 6616.3
Gyy = 2835.7 Gyy = 2835.7
Gy, = 4063.9 G,, = 4063.9
Gy, = 4063.9 Gy, = 4063.9
Uyy = 0.4 Vyy = 0.4
v, = 0.25 Uy, = 0.25
vy, = 0.25 vy, = 0.25




3.1.3 Modelado de la copa acetabular y respaldo.

Del estudio de Jiang [23], se observd que la incorporacion de un respaldo metalico en
la copa acetabular puede disminuir los picos de esfuerzo en la misma. La Figura 3.5,
tomada de dicho estudio, presenta la comparacion de esfuerzos y deformaciones en
dos modelos: las subfiguras a) y b) corresponden a una copa acetabular sometida a
carga dinamica sin respaldo, mientras que las subfiguras c) y d) muestran el mismo
caso de carga, pero con la inclusién de un respaldo metalico.

a) Deformaciones modelo sin respaldo b) Esfuerzos modelo sin respaldo

c) Deformaciones modelo con respaldo d) Esfuerzos modelo con respaldo

Figura 3.5: Contorno del acetdbulo durante un ciclo dindmico [23].

A partir de esta comparacion, se evidencia el efecto estructural del respaldo metalico,
el cual incrementa la rigidez del sistema. Esta diferencia de rigidez respecto al hueso
circundante provoca distribuciones no uniformes de esfuerzo y deformacién, dando
lugar a posibles concentraciones de carga y al fendmeno de stress shielding, en el que
el implante absorbe una mayor proporcion de la carga mecanica, reduciendo la
solicitacion sobre el tejido dseo adyacente.

Por lo anterior, en este trabajo se consideré una copa acetabular fabricada en
UHMWPE con respaldo metalico de aleacion Ti6Al4V. La copa de UHMWPE fue
modelada como un material elastico lineal isotropico empleando los valores de,
modulo de Young y coeficiente de Poisson reportados en la literatura.
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Esta simplificacién se adoptd debido a que las condiciones de carga analizadas se
consideraron dentro del rango de comportamiento predominantemente eldstico del
material y porque el objetivo principal del estudio fue evaluar la distribucion global de
esfuerzos y deformaciones en el sistema protésico. No obstante, se reconoce que el
UHMWPE presenta un comportamiento viscoelastico y dependiente del tiempo, por lo
que el modelo empleado podria subestimar la deformacidn local y el area real de
contacto en la interfaz articular.

Los valores del médulo elastico y del coeficiente de Poisson se tomaron del estudio de
Jiang [23], y se resumen en la Tabla 3.2.

Tabla 3.2: Propiedades mecaénicas copa acetabular y respaldo metalico [23].

Material Madulo de Young GPa Coeficiente de Poisson
UHMWPE 1.4 0.3
Ti6Al4V 110 0.3

3.2 Ensamble de la prétesis.

El ensamble de la protesis tipo Charnley en el fémur se realizé conforme al
procedimiento descrito por Soliman et al. [39]. La Figura 3.6 muestra la disposicion
final delimplante dentro del hueso.

P

£

T &

Distal

(a) (b)

Figura 3.6: Vista geométrica en 3D del a) Fémur intacto , b) Hueso femoral implantado [39].
Donde:a=485mm,b=52mm,c=37mm,e=32mm,f=93 mmyg=106 mm.

El ensamble fue desarrollado mediante el software Autodesk Inventor Professional®,
enelcualtambién se modelaron las geometrias correspondientes al respaldo metalico
y la copa acetabular. La Figura 3.7 presenta el ensamble final obtenido.
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Figura 3.7: Ensamble en Inventor Professional®.

Dado que tanto la proétesis tipo Charnley como el fémur se modelan como sélidos 3D
deformables, su superposicion dentro de Abaqus® generaria conflictos en la definicién
de interacciones. Para evitar esto ultimo, se realizd una operacién booleana en
Abaqus®, utilizando el ensamble previamente importado desde Inventor®.

Mediante esta operacion, se recortd la geometria del fémur en la zona de implantacién
de la protesis, permitiendo un acoplamiento geométrico adecuado entre ambos
componentes. De esta manera, se simulé una implantacién sin tolerancias
geomeétricas y se evitd la superposicion de solidos, garantizando una correcta
definicion de contactos en el modelo.
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3.3 Pasos e interacciones.

De acuerdo con el estudio de Thelen et al. [40], un ciclo completo de marcha en
superficie plana tiene una duracién de entre 1.0y 1.4 s. Para este estudio Unicamente
se analizaron los primeros 0.48 s, ya que corresponden a la fase mas critica del ciclo,
segun lo reportado por Kayabasi et al. [30].

Adicionalmente, se incorpord un intervalo previo de 0.18 s con el propédsito de
proporcionar estabilidad numérica al modelo. Por ello, los resultados asociados a la
condicion critica se consideran a partir de t = 0.18 s, dado que el intervalo inicial se
emplea para evitar la aplicaciéon abrupta de cargas y asegurar una respuesta estable
del sistema. En consecuencia, el tiempo total simulado en el modelo es de 0.66 s.

Se empleé un factor de escalamiento de masa de 1x10°, con el objetivo de
incrementar artificialmente la densidad del material, lo que permitira reducir el tiempo
de calculo y disminuir la velocidad de propagacién de las ondas de deformacién a
través de los elementos del modelo [41].

Se definid una interaccidon de contacto del tipo Surface-to-Surface Contact (Explicit)
entre la copa acetabular y la superficie en contacto con la cabeza femoral. A dicha
interaccion se le asignd un coeficiente de friccion de 0.05, de acuerdo con el estudio
de Damm et al. [42], en el cual se analizan mediciones in vivo en protesis totales de
cadera durante el ciclo de la marcha. La cabeza femoral se definié como superficie
maestra y la superficie interna de la copa acetabular como superficie secundaria.

En las interfaces copa-respaldo y vastago-fémur se emplearon restricciones tipo Tie.
Este tipo de interacciéon permite unir superficies con diferentes discretizaciones y
garantizar la transferencia completa de desplazamientos y cargas entre los
componentes. En el caso de la interfaz vastago—fémur, esta aproximacion representa
una condicidn ideal de fijacidon, asumiendo una unién perfectamente estable entre la
protesisy el tejido 6seo. Asimismo, el cemento 6éseo no fue modelado explicitamente,
por lo que su efecto se incorporé de manera simplificada mediante la restriccién tipo
Tie. Por consiguiente, no se consideraron fendmenos asociados a la degradacion de la
interfaz, tales como micromovimientos, pérdida de fijacién o aflojamiento aséptico.
Esta simplificacion se adoptd con el objetivo de evaluar la respuesta mecanica global
del sistema protésico bajo condiciones ideales de estabilidad, reduciendo ademas la
complejidad computacional del modelo.
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3.4 Condiciones de carga.

Se aplicé una restriccidn de tipo encastre en la region distal del fémur, con el objetivo
de impedir rotaciones y/o desplazamientos de dicha superficie. Para el calculo del BW
(Body Weight), se considerd la masa de una persona de 75 kg, a partir de la cual se
determiné el peso corporal empleado como referencia para la obtencion y
escalamiento de la carga aplicada, la cual fue tomada del estudio de Stolk et al. [43].

Si bien las componentes Fz y Fy contribuyen al estado multiaxial de carga de la
articulacion y pueden inducir esfuerzos combinados de flexién y torsién en el cuello
femoral y el vastago, en el presente estudio se consideré Unicamente la componente
Fz debido a que representa la mayor magnitud de la fuerza de contacto articular
durante el ciclo de la marcha y constituye el principal mecanismo de transmision de
cargas compresivas a través de la protesis. Esta simplificacién se adoptd con el
propésito de evaluar la respuesta mecanica global del sistema bajo una condicién de
carga dominante y reducir la complejidad del modelo numérico. No obstante, se
reconoce que la exclusiéon de las componentes transversales y de las fuerzas
musculares asociadas puede subestimar los efectos de flexidon y torsion presentes en
condiciones fisioldgicas reales.

Por lo tanto, los resultados obtenidos deben interpretarse como una aproximacion al
comportamiento estructural del sistema bajo carga predominantemente compresivay
no como una representacion completa del estado de carga fisioldogico de la
articulacion de la cadera.

Elcomponente Fz de la carga se extrajo mediante el software GetData Graph Digitizer®.
Esto se muestra en la Figura 3.8.

Con el objetivo de garantizar que la carga actuara exclusivamente en la direccion
deseada, se definid un sistema de coordenadas local ubicado en el polo de la
geometria del respaldo, alineando su eje z con la direccidon del polo de la prétesis tipo
Charnley. El sistema de referencia local se muestra en la Figura 3.9.

Posteriormente, se aplicaron condiciones de frontera en el punto de aplicacion de la
fuerza (polo del respaldo), restringiendo los desplazamientos en las direcciones
Ul = U2 = 0y lasrotaciones UR1 = UR2 = UR3 = 0, permitiendo Unicamente
el desplazamiento en ladireccion U3, correspondiente al eje de aplicacion de la carga.
De esta manera, se asegura que la solicitacion mecanica se transmita de forma
uniaxial conforme a la configuracién definida.
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Figura 3.8: Obtencién de la magnitud Fz usando el software GetData Graph Digitizer®

Figura 3.9: Sistema de referencia local utilizado.

La fuerza correspondiente al ciclo de la marcha se muestra en la Tabla 3.3:

55



Tabla 3.3: Fuerza Fz sobre el respaldo para la condicidn critica del ciclo de marcha.

Tiempo [s] Fz [N]

0 0
0.02 10
0.04 40
0.06 100
0.08 180
0.1 260
0.12 380
0.14 520
0.16 620
0.18 650
0.2 760
0.22 880
0.24 984.9
0.26 1065.75
0.28 1168.65
0.3 1264.2
0.32 1323
0.34 1484.7
0.36 1587.6
0.38 1624.35
0.4 1668.45
0.42 1690.5
0.44 1734.6
0.46 1800.75
0.48 1874.25
0.5 1955.1
0.52 1984.5
0.54 2035.95
0.56 2124.15
0.58 2212.35
0.6 2293.2
0.62 2352
0.64 2499
0.66 2543.1

Se consideré la influencia de diversos grupos musculares sobre la prétesis de cadera
del estudio de Stolk, et al. [43]. En la Figura 3.10 se representan las cargas musculares
aplicadas, asi como sus direcciones de aplicacion sobre el sistema de referencia
global; en la Tabla 3.4 se detalla la magnitud correspondiente a cada una de ellas.
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Figura 3.10: Fuerzas musculares utilizadas [43].

Tabla 3.4: Fuerzas musculares para el 10%, 30% y 45% de la marcha [43].

Magnitud de la fuerza [N]

No. Nombre del musculo 10% 30% 45%
1 Gluteo maximo parte 1 134.505 145.53 140.385
2 Gluteo maximo parte 2 106.575 118.335 97.755
3 Gluteo maximo parte 3a 99.96 0 0
4 Gluteo maximo parte 3b 99.96 0 0
5 Gluteo medio parte 1 102.9 91.875 108.045
6 Gluteo medio parte 2-3 170.52 225.645 227.115
7 Glateo menor parte 1-3 65.415 127.155 144.795
8 Psoas mayor 0 27.93 82.32
9 Iliaco 0 49.98 105.105
10 Tensor de la fascia lata a 45.57 54.39 95.55
11 Tensor de la fascia lata b 45.57 54.39 95.55
12 Cuadrado femoral 47.775 0 0
13 Pectineo 0 0 2.205
14 Aductor corto 0 0 0
15 Aductor largo 0 0 4.41
16 Aductor mayor 92.61 0 0
17 Vasto medial 291.06 0 9.555
18 Vasto intermedio 0 0 67.62
19 Vasto lateral 0 0 244.02

57



Fuerza [N]

Como se mencioné anteriormente, el ciclo de marcha comienza a partirde t=0.18 s;
Con base en este criterio, los porcentajes reportados en la literatura se mapearon
dentro delintervalode 0.18 a 0.66 s: el 10% se ubicé en 0.28s, el 30% en 0.48sy el 45%
en 0.66s. Para garantizar una transicion suave en la aplicacion de cargas, se utilizaron
incrementos de 0.02s desde 0Os hasta 0.28s. Posteriormente, se emplearon
incrementos de 0.04 s hasta alcanzar la condicidon mas critica (0.66 s).

En el caso de las fuerzas musculares que en el estudio de Stolk et al. [43] se reportan
como 0 N (sin aplicaciéon de carga), en el presente modelo se considerd una descarga
progresiva de dichas fuerzas, con el objetivo de evitar su eliminacion instantdneay los
posibles problemas de inestabilidad numérica asociados. La forma de aplicacién de
las cargas musculares se presenta en la Figura 3.11.

En el modelo de elementos finitos (FEM), se asignd un nodo de referencia para cada
fuerza muscular. Posteriormente, se definié una interaccion del tipo coupling sobre
una region de nodos, con el propdsito de distribuir la carga aplicada y evitar
concentraciones de esfuerzo derivadas de una aplicaciéon puntual. De manera anéaloga
a la fuerza aplicada sobre el respaldo, las fuerzas musculares se definieron mediante
funciones de tipo smooth step; no obstante, estas fueron aplicadas con respecto al
sistema de referencia global.

Fuerzas musculares vs Tiempo

3007 T T T T ‘-‘t—AductorLargO Iliaco
— Aductor Mayor — Pectineo
Cuadrado Femoral —— Psoas Mayor
— Gliteo Maximo Parte 1 —— Tensor Fascia Lata A
—— Gliteo Maximo Parte2 ~ —— Tensor Fascia Lata B
— Gliteo Maximo Parte 3a —— Vasto Intermedio
— Gliateo Maximo Parte 3b —— Vasto Lateral
—— Gliteo Medio Partel Vasto Medial
— Gliteo Medio Parte 2-3
— Gliteo Menor Parte 1-3

0.0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6

Tiempo [s]

Figura 3.11: Magnitud de las fuerzas musculares a lo largo del ciclo completo de marcha.
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3.5 Mallado.

Se opté por un mallado tetraédrico tipo C3D10M para la prétesis Charnley. La
seleccidén de este elemento se justifica en que se trata de un tetraedro cuadratico de
10 nodos, el cual proporciona una mejor aproximacion geométrica en superficies
curvas y complejas, como las presentes en la cabeza femoral.

Adicionalmente, la formulacion modificada (“M”) mejora el comportamiento del
elemento en problemas que involucran contacto y deformaciones no lineales,
reduciendo efectos indeseables como el blogueo volumétrico y favoreciendo la
estabilidad numérica[44]. Esto resulta particularmente relevante, dado que el modelo
considera interaccién por contacto y la presencia de concentraciones de esfuerzo en
zonas criticas.

Para el resto del modelo se empled un mallado tetraédrico lineal tipo C3D4 de 4 nodos.
Este tipo de elemento requiere un refinamiento de malla considerable para alcanzar
resultados precisos, mientras que elementos de orden superior, como el C3D10,
pueden proporcionar resultados fiables incluso con mallas mas gruesas [44].

Si bien el elemento C3D10M implica un mayor costo computacional debido al
incremento en el nimero de nodos por elemento, ofrece una mayor precision en la
estimacion de esfuerzos en comparacion con los elementos C3D4 (0.08 % de error
frente a 5.01 %) [44].

Con base en lo anterior, se adopté un enfoque de mallado hibrido, empleando un
refinamiento mayor en la protesis Charnley. Esta estrategia permite incrementar la
precision en la regién de mayor interés sin penalizar significativamente el tiempo de
computo global del modelo. Teniendo una malla total de 69899 elementos.

Sibien en el presente trabajo no se realiz6 un estudio formal de convergencia de malla,
este podria llevarse a cabo mediante refinamientos sucesivos de la discretizacion,
evaluando la variacién de un parametro de respuesta representativo hasta alcanzar
cambios inferiores a un criterio de tolerancia previamente establecido.

Para elcaso de prétesis de cadera, un parametro adecuado de control seria el esfuerzo

equivalente de von Mises maximo en regiones criticas, tales como el cuello femoral o
la zona proximal del vastago, debido a que estas areas concentran los mayores niveles
de esfuerzo y son de interés para el analisis estructural.

Debido a las limitaciones de tiempo computacional y al alcance del presente trabajo,
no se realizé un estudio formal de convergencia de malla. Sin embargo, se reconoce
que este procedimiento constituye una etapa importante para verificar la
independencia de los resultados respecto al tamafo de elemento y sera considerado
en trabajos futuros.

59



3.6 Analisis estructural.

El analisis estructural desarrollado en este trabajo se basa en la simulacion de las
condiciones mas criticas del ciclo de marcha, comprendida aproximadamente entre
el 10% y el 45% del mismo. A diferencia de enfoques simplificados que consideran
Unicamente una fuerza articular resultante aplicada sobre la cabeza femoral, el
modelo propuesto incorpora de manera explicita las principales fuerzas musculares
activas durante esta fase, particularmente aquellas asociadas a los musculos
abductores y gluteos, los cuales desempefian un papel fundamental en la
estabilizacién de la pelvis durante el apoyo monopodal. Esta consideracidon permite
representar de forma mas realista el estado de carga multiaxial al que se encuentra
sometido el sistema protésico.

Desde el punto de vista estructural, la inclusidon de las fuerzas musculares no solo
modifica la magnitud del vector de carga, sino también su direccidn, introduciendo
componentes laterales y anteroposteriores que alteran la distribucién de esfuerzos en
la prétesis y en las estructuras adyacentes. En consecuencia, el anélisis se centra en
la evaluacidn tanto de los esfuerzos equivalentes de von Mises como de los esfuerzos
principales, con el objetivo de identificar concentraciones criticas asociadas a
posibles mecanismos de falla.

En este contexto, resulta importante destacar que los esfuerzos principales
representan las tensiones normales maximas y minimas que actuan sobre un
elemento, proporcionando informacién directa sobre las condiciones de traccion y
compresion a las que esta sometido el material. Este parametro es particularmente
relevante en materiales fragiles, donde la falla esta estrechamente relacionada con la
magnitud de estos esfuerzos. Por otro lado, el esfuerzo de von Mises, también
conocido como esfuerzo equivalente, es un parametro derivado que permite predecir
el inicio de la fluencia en materiales ductiles, sin representar una componente fisica
directa del estado tensional [45].

En este sentido, ambos parametros responden a fundamentos teéricos distintos y su
aplicacion depende del comportamiento mecanico del material analizado.

Con base en lo anterior, el uso complementario de ambos parametros permite una
evaluacion mas completa del sistema: los esfuerzos principales facilitan la
identificacion de regiones criticas en materiales con comportamiento cuasi-fragil,
como el hueso, mientras que el criterio de von Mises resulta adecuado para la
evaluacion de componentes metalicos. Asimismo, el andlisis de los esfuerzos
principales permite distinguir de manera explicita la orientacion de las solicitaciones,
lo cual resulta fundamental para identificar mecanismos de falla que podrian no ser
evidentes uUnicamente mediante el criterio de von Mises, especialmente bajo
condiciones de carga multiaxial inducidas por la accidon muscular.
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De manera complementaria, se llevd a cabo un analisis de la presién de contacto entre
la cabeza femoral y el componente acetabular, evaluando la presién maxima y su
distribucion sobre la superficie de contacto. Este analisis es de particularimportancia
debido a su relacién directa con los mecanismos de desgaste en la intercara
articulada, ya que concentraciones elevadas de presion pueden acelerar la
degradaciéon del material y, en consecuencia, reducir la vida util del implante. La
inclusion de fuerzas musculares puede inducir una redistribucidon no uniforme de la
presion, favoreciendo la aparicion de concentraciones en regiones especificas del
acetabulo y modificando el comportamiento mecanico global del sistema.

Asimismo, se evalud la evolucion temporal de las variables mecanicas a lo largo del
intervalo del ciclo de marcha considerado, con el propdsito de identificar condiciones
criticas transitorias. Finalmente, se realizé una comparacion entre modelos con y sin
lainclusion de fuerzas musculares, con el fin de cuantificar el impacto de estas cargas
en la redistribucion de esfuerzos y presiones.

En conjunto, este andlisis permite caracterizar de manera integral la respuesta
mecanica del sistema bajo una condicién fisiolégica mas realista, fortaleciendo la
validez biomecanicay estructural del modelo empleado.
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CAPITULO 4: ANALISIS DE RESULTADOS

Alolargo de este capitulo se presentan y analizan los resultados obtenidos del modelo
por elementos finitos de una prétesis de cadera tipo Charnley®. Se evalla la respuesta
mecanica del sistema bajo las condiciones de carga previamente definidas,
considerando la distribucién de esfuerzos, los desplazamientos y el comportamiento
de contacto en la articulacion. Asimismo, se incluyen comparaciones entre los
distintos modelos desarrollados, con el fin de identificar la influencia de las fuerzas
musculares y del nivel de simplificacion en los resultados.

4.1 Verificacion del modelo numérico.

Durante los siguientes subtemas se realizard una comparacion entre dos modelos: uno
que considera tanto las fuerzas musculares como la fuerza aplicada sobre la cabeza
femoral, y otro en el que Unicamente se contempla esta ultima.

Para la verificacion del modelo numérico se evaluaran dos parametros: las graficas de
energia (cinética e interna) en funcién del tiempo, y la comparacion de los esfuerzos de
von Mises en la prétesis con valores reportados en la literatura.

En las Figuras 4.1y 4.2 se presentan las curvas de energia vs. tiempo para los modelos
con fuerzas musculares y sin fuerzas musculares, respectivamente. En estas, ALLIE
corresponde a la energiainterna del modelo, mientras que ALLKE representa la energia
cinética.

Energia ] Energia vs Tiempo. Modelo con fuerzas musculares.

0.15

0.125+

0.1+ —— ALLIE (Todo del modelo)

ALLKE (Todo del modelo)

0.075

0.05

0.025 -

L L w : T Tiempo [s]
0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6

Figura 4.1: Energia vs Tiempo. Modelo con fuerzas musculares.
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Energia [J] Energia vs Tiempo. Modelo sin fuerzas musculares.
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Figura 4.2: Energia vs Tiempo. Modelo sin fuerzas musculares.

De acuerdo con la Guia del usuario de Abaqus® 2016, en un analisis cuastiestatico, el
valor de la energia cinética (ALLKE) no debe exceder una pequena fraccién del valor de
la energia de deformacién (ALLIE)[46].

Para verificar el caracter cuasiestatico del modelo, se empled el parametro de que la
energia cinética (ALLKE) debe mantenerse como una pequena fraccion de la energia
interna (ALLIE), adoptando como referencia un valor maximo del 5% [47]. Para ello, se
tomaron los valores maximos de ALLKE y los valores correspondientes de ALLIE en
es0s mismos instantes, con los cuales se calculd el porcentaje ALLKE/ALLIE a lo largo
delanalisis. Estos porcentajes se presentan para ambos modelos, con el fin de evaluar
y comparar su validez bajo condiciones cuasiestaticas.

ALLKEpax 0.003912

Para el modelo con fuerzas musculares: *100% = FREYETT e 100% = 2.91%
Para el modelo sin fuerzas musculares: ALLKEmaX 100% = 0.00802587 100% = 3.84%
LLIE 0.208694

Para ambos modelos, el cociente ALLKE/ALLIE fue menor al 5% en los mismos
instantes de tiempo, por lo que se cumple la condicidn cuasiestatica y se garantiza la
estabilidad numérica.
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Se compararon los esfuerzos de von Mises en la prétesis Charnley con los reportados
por Kayabasi et al. [30] y Jiang [23]. Es importante mencionar que, tanto para el modelo
con fuerzas musculares como para el modelo sin ellas, se presentaron
concentraciones maximas de esfuerzo en un solo nodo, asociadas a una singularidad
numérica, es decir, un pico no fisico que suele originarse por idealizaciones del
modelo, como la discretizacidon de la malla, refinamientos locales o la aplicacion de
cargas y restricciones puntuales. Por esta razén, se ajusté el rango de visualizacion de
los esfuerzos de von Mises para una mejor interpretacion del comportamiento global.
En las Figuras 4.3 y 4.4 se muestran los valores maximos correspondientes a dichos
nodos para los modelos cony sin fuerzas musculares, respectivamente.
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Figura 4.3: Esfuerzo de von Mises en nodo critico para el modelo con fuerzas musculares.
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Figura 4.4: Esfuerzo de von Mises en nodo critico para el modelo sin fuerzas musculares.
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Para determinar un valor representativo del esfuerzo maximo, se analizaron los
esfuerzos de von Mises sobre la protesis femoral en la condicion mas critica del
modelo, es decir, para el tiempo final del paso donde se aplica la maxima carga. Se
seleccionaron nodos ubicados en las zonas de mayor solicitacion (polo de la cabeza
femoral, cuello y vastago), a partir de los cuales se obtuvo un valor promedio de
referencia. Con base en este valor, se definié un limite superior de visualizaciéon
ligeramente mayor, con el fin de evitar la influencia de picos locales asociados a la
discretizacion de la malla y facilitar la interpretacion del comportamiento global del
modelo. En la Figura 4.5, se muestra la obtencion de dichos valores.

2.21E8 [Pa)

2,38 [Pa)

8.34€7 [Pa)

1.171 E8 [Pa]

1.8€8 [Pa]

2,02 E8 [Pa)

2.16€8 [Pa)

1.072€8 [Pa)

7.76 €7 [Pa)

Figura 4.5: Regiones de interés con el estado de esfuerzos mas elevado. A) Cabeza femoral.

B) Vastago femoral. C) Cuello femoral.
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Se obtuvo unvalor promediode 82.7 MPa en las zonas criticas. Con base en este valor,
se defini6 un Llimite superior de Vvisualizacion de 250 MPa, equivalente
aproximadamente a 3 veces el promedio, con el fin de evitar la influencia de picos
locales asociados a la discretizaciéon de la malla y facilitar la interpretacién del
comportamiento global del modelo.

De acuerdo conlos valores maximos de esfuerzo de von Mises reportados por Kayabasi
et al. [30] y Jiang [23], de 207 MPa y 300 MPa, respectivamente, el valor maximo
obtenido en el presente modelo (250 MPa) se encuentra dentro del mismo orden de
magnitud y dentro del rango reportado en la literatura, lo que sugiere una adecuada
concordancia y valida el comportamiento del modelo numérico, como se muestra en
la Figura 4.6.
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Figura 4.6: Valor maximo de von Mises, de acuerdo con el limite superior de visualizacion.

Con el objetivo de complementar la validaciéon numérica del modelo FEM, se realizé
una verificacion fisica simplificada del comportamiento mecanico del cuello femoral
de la prétesis. Laregion critica se idealizé como una viga en voladizo sometida a flexidn
combinada, de acuerdo con la teoria clasica de Euler-Bernoulli. Esta aproximacion
permitié contrastar los esfuerzos obtenidos en Abagus con una estimacion analitica
basada en equilibrio estatico y mecéanica de materiales.

Las cargas utilizadas en este analisis provienen del modelo musculoesquelético
correspondiente a la fase de apoyo de la marcha. Dicho modelo proporciona tanto la
fuerza de reaccion articular de la cadera como las fuerzas musculares principales.

Cada una de estas fuerzas se representd como un vector aplicado en un punto
especifico del sistema anatdémico de referencia. Es decir, cada fuerza no solo tiene
magnitud, sino también direccién y linea de accion.
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Para trasladar estas fuerzas a la regién del cuello femoral, se realizé una reduccién
estatica equivalente basada en el equilibrio de cuerpos rigidos. Esto implica que cada
fuerza se sustituye por una fuerza resultante equivalente y un momento asociado,
obtenido a partir del producto vectorial entre el vector posicion y la fuerza aplicada, lo
cual permitié representar el efecto combinado de las cargas musculares y articulares
en la seccion critica (Ecuaciéon 4.1):

M =r X F (Ecuacién 4.1)

Donde:

r es el vector que va desde la seccidn de interés (cuello femoral) hasta el punto de aplicacion de la fuerza [m].
F es el vector fuerza (articular o muscular) [N].

M es el momento flector [N*m].

Expandiendo en componentes cartesianas (Ecuacion 4.2):

M, nk, — 1k
M= |My|=|nF - nkE (Ecuacién 4.2)
M, ek, — nF

Donde:

Ty, Ty, Tyt son los componentes del vector posicion desde la seccion de andlisis hasta el punto de aplicacion [m]

E, E,, F;: son los componentes de la fuerza aplicada en el sistema de referencia global [ N].

Cada musculo contribuye con su propio vector de momento, por lo que el momento
total en la seccidn se obtuvo mediante superposicién (Ecuacién 4.3):

Miotar = Z(ri X F;)  (Ecuacion 4.3)
i

De esta manera, el resultado del analisis para cada componente global del momento
en la seccion critica fue:

M, = —24[N*m], M,=-13[mx*m], M,=77[Nx*m]
Estos valores (M,, M, y M,) representan la tendencia de rotacion del cuello femoral
alrededor de los ejes globales del sistema de referencia. Para su uso en el modelo

analitico de viga, el estado tridimensional de momentos se reduce a un valor escalar
equivalente mediante la norma del vector momento (Ecuacion 4.4):
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Mg =|IM|| = |M%+ M2+ MZ=/(-24)? + (—13)2 + (7.7)> = 28.4 [N » m](Ecuacién 4.4)

Donde:
M., M,, M,: son los componentes para cada componente global del momento en la seccion critica [N*m].

Este valor (My) representa el momento flector equivalente que actua sobre la seccién
del cuello femoral. La region del cuello femoral se modeldé como una viga en voladizo
con seccion transversal circular equivalente de diametro d, obtenido del modelo
geomeétrico CAD. Bajo esta idealizacion, el momento de inercia respecto al eje neutro
se expresa mediante la Ecuacién 4.5:

mxd*  mx(0.014)*

_ ~9 4 2
a a = 1.8857x107° [m*] (Ecuacion 4.5)

Donde:
I es el momento de inercia [m*].
d es el diametro equivalente del cuello femoral [m].

La distancia maxima a la fibra externa (c), definida como la distancia desde el gje
neutro hasta la superficie exterior de la seccidén transversal, donde se presenta el
esfuerzo maximo. En el caso de una seccion circular, se expresa en la Ecuacion 4.6

d
c=5 = 0.007 [m] (Ecuacion 4.6)

Aplicando la teoria de Euler-Bernoulli, el esfuerzo normal méaximo debido a flexion se
expresa en la Ecuacion 4.7:

Mpg*c
O-B: R

=130 [MPa]  (Ecuacion 4.7)

Donde:

c es la distancia desde el gje neutro hasta la fibra externa [m].

I es el momento de inercia de drea de la seccidn transversal [m*].
M es el momento flector aplicado en la seccion [N*m].

og es el esfuerzo normal debido a flexidn [Pa].

Adicionalmente, la fuerza resultante de reaccién articular y componentes musculares
genera una carga axial compresiva (Ecuacion 4.8):
F 4xF

G =g= 2= 16 [MPa] (Ecuacién 4.8)

A es el drea transversal de la seccidn resistente [m?].
F es la fuerza axial resultante aplicada sobre la seccion [N].

o, esfuerzo normal axial (compresion o tensidn) [Pa].
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Elestado de esfuerzo en la seccidn critica se obtiene por superposicién (Ecuacién 4.9):
Ototal = 0g + 04 = 146 [MPa] (Ecuacion 4.9)

El esfuerzo analitico obtenido se comparé con el esfuerzo equivalente de Von Mises
calculado en Abaqus. Para esta comparacion se utilizé el esfuerzo critico localizado en
la region del cuello femoral. Aunque la formulacidon analitica representa una
simplificaciéon importante, permite validar el orden de magnitud de los resultados
numeéricos. El error relativo obtenido fue del 27%, lo cual se considera razonable para
este tipo de aproximaciones, dado que el modelo analitico asume una geometria
idealizada, condiciones de carga simplificadas y no captura concentraciones locales
de esfuerzo ni efectos tridimensionales presentes en el modelo de elementos finitos.
El error relativo se define como:
|orEM — Oanaiiticol |200 MPa — 146 MPal

E — 100% = 100% = 279
rror OrEm * 100% 200 MPa * 100% o

4.2 Distribucion de esfuerzos en la prétesis Charnley.

En este subtema se desarrolla el analisis estructural de la protesis Charnley. Para ello,
se adopta el criterio de von Mises, el cual permite predecir el inicio de la fluencia en
materiales ductiles, aun cuando no constituye una componente fisica directa del
estado de esfuerzos [45]. De acuerdo con el limite de visualizacion definido de
250 MPa, y al comparar este valor con el esfuerzo de fluencia del material de la
prétesis, correspondiente a 840 MPa [37], se observa que los esfuerzos obtenidos
permanecen por debajo del limite de fluencia. Por lo tanto, el comportamiento
estructural de la protesis se mantiene dentro del rango eldstico, sin indicios de
deformacion plastica bajo las condiciones de carga analizadas.

4.2.1 Zonas criticas de esfuerzos en la prétesis.

En las Figuras 4.7 a 4.9 se presentan los esfuerzos de von Mises correspondientes a las
vistas posterior, anterior y lateral, respectivamente, evaluados en el instante de mayor
solicitacion. En cada una de estas figuras se incluye la comparacién entre el modelo
sin fuerzas musculares y el modelo con fuerzas musculares.
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Figura 4.7: Esfuerzo de von Mises vista posterior Charnley. A) Modelo sin fuerzas musculares
parat = 0.66 s. B) Modelo con fuerzas musculares parat = 0.66 s.
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Figura 4.8: Esfuerzo de von Mises vista anterior Charnley. A) Modelo sin fuerzas musculares
parat = 0.66 s.B) Modelo con fuerzas musculares parat = 0.66 s.
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Figura 4.9: Esfuerzo de von Mises vista lateral Charnley. A) Modelo sin fuerzas musculares
parat = 0.66 s. B) Modelo con fuerzas musculares parat = 0.66 s.

En las Figuras 4.7 a 4.9 se observa que, al incluir las fuerzas musculares, se aprecia
una distribucién mas uniforme de los esfuerzos a lo largo de la protesis,
particularmente en la regién del vastago femoral. Aungque este puede estar sometido
parcialmente a esfuerzos de tensién en ciertas regiones[48], no implica una reduccion
global de los esfuerzos. Para explicar este comportamiento, se realizd un analisis del
equilibrio de fuerzas y momentos, considerando las componentes (F, F, y F;) y de los
momentos (M,, M, y M,) generados por las fuerzas musculares respecto al centro de
la cabeza femoral. La Tabla 4.1 presenta las resultantes de fuerzas y momentos,
mientras que la Figura 4.10 muestra la ubicacion y direccion de las fuerzas musculares
aplicadas sobre el fémur. Se observa que las fuerzas de los musculos abductores
generan un momento flector que se opone al inducido por la fuerza de reaccion
articular, modificando el equilibrio mecanico del sistema. Debido a que el conjunto
hueso-protesis constituye una estructura hiperestatica, esta interaccién redistribuye
las cargas internas y explica la distribucidn mas uniforme de los esfuerzos observada
en el modelo que considera las fuerzas musculares.
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Tabla 4.1: Resultantes de fuerzas y momentos obtenidas a partir de las cargas musculares aplicadas
respecto al centro de la cabeza femoral.

Magnitud Valor
Z F, [N] 1154.69

Z E, [N] 309.94

Z E, [N] 439.65
Z M, [N *m] -24.71
» My [N < m] 13.62
AR 7.80

Gluteo medio parte 1

Tensor de la fascia lata a

Gluteo menor parte 1-3 Glateo medio parte 2-3

Gluteo maximo parte 3b
Tensor de la fascia lata b

Gluteo maximo parte 3a

§ Cuadrado femoral

Glateo maximo parte 1

Glateo maximo parte 2
Vasto later.

Vasto intermedio § Aductor mayor

Vasto medial B)

Figura 4.10: Fuerzas musculares aplicadas sobre el modelo femoral durante la fase de apoyo
de la marcha: A) vista medial y B) vista lateral. Las flechas indican la direccién de aplicacién
de las fuerzas musculares empleadas.
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A pesar de que los abductores de la cadera son los principales responsables de
contrarrestar el momento de aduccion generado por la accion de la gravedad sobre el
centro de masa de la parte superior del cuerpo durante la marcha a nivel (level
walking)[49], los musculos gluteo medio y gluteo maximo favorecen la estabilidad
durante el ciclo de la marcha.

Por otro lado, el gluteo maximo presenta una activacion prolongada durante la fase de
apoyo medio, lo que sugiere una contribucidén asociada a la resistencia pasiva de los
flexores de la cadera, influyendo en la reduccién de la extension de la cadera[49].

Este comportamiento se complementa con lo reportado por Semciw et al. [50],
quienes indican que durante la marcha el gliteo menor presenta un patrén de
activacion bifasico en la fase de apoyo. En particular, su porcién posterior alcanza
mayores niveles de esfuerzo durante el primer 20% del ciclo de marcha, mientras que
la porcion anterior presenta su pico de activacion en la fase de apoyo media a tardia
(20-60% del ciclo).

Lo anterior se corrobora en este estudio mediante el analisis de las distribuciones de
esfuerzos en las zonas de la protesis Charnley préoximas a la aplicacion de las fuerzas
musculares, especificamente en las regiones asociadas a los musculos gluteo
maximo parte 1, gluteo maximo parte 2, gluteo maximo parte 3a, gliuteo maximo parte
3b, gluteo medio parte 1, gliteo medio parte 2-3 y gluteo menor parte 1-3. Las
distribuciones de esfuerzos correspondientes para los modelos con y sin fuerzas
musculares se presentan en las Figuras 4.11y 4.12, respectivamente.

73



S, Mises

(Avg: 75%)
+2.500e+08
+2.2022+08
+2.084e+08
+1.876e+08
+1.668e+08
+1.460e+08
+1.251e+08
+1.0432+08
+8.353e+07
+E.2722+07
+4.191e+07
+2.11de+07
+2.8862+05

Gluteo maximo parte 3a
Gluteo maximo parte 3b
Gluteo medio parte 2-3

A)

Gluteo maximo parte 1

Gluteo maximo parte 2

ODE: CH_S.odb  Abaqus/Enplicit 2022 Wed Apr 09 20:25:25 GMT-06:00 2026

Step: Marcha_Critica
Incramant 10842608: Step Tima = 0.5600
Henary Vari 5, Mises

Hote: Walues autside specfied limits are exduded from the contour legend

8, Mises

(Ava: 75%)
+2.500e+08
+2.292e+08
+2.084e+08
TiEdeeton v i
1685+
Hiseeres Gluteo medio parte 1
+1251e+ .
+11043e+08 Gluteo menor parte 1-3
+8.353e+07
+6.272e+07
+4.191e+07
+2.110e+07
+2.886e+05

QDB: CH_S.odb  Abaqus/Ewplicit 2022 Wed Apr DF 20:25:25 GMT-06:00 2026
Steps Marcha_Critica
% Increment 10842608; Step Time = 0.6600

Primary Var: §, Mises

Note: Values outside specified limits are excluded from the contour legend

Figura 4.11: Distribucion de esfuerzos sobre la prétesis Charnley. Modelo con fuerzas

musculares. A) Distribucion de esfuerzos con accion del gliteo maximo y gliteo medio. B)

Distribucion de esfuerzos con accion del gluteo medio y gliteo menor
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Figura 4.12: Distribucion de esfuerzos sobre la prétesis Charnley. Modelo sin fuerzas
musculares. A) Distribucion de esfuerzos con accion del gliuteo maximo y gluteo medio. B)
Distribucion de esfuerzos con accion del gluteo medio y gliteo menor

En la Figura 4.11 A) se presenta una mayor distribucién de esfuerzos en comparacion
con la Figura 4.11 B), particularmente en las zonas asociadas a los musculos gluteo
maximo parte 3a, gliteo maximo parte 3b y gliteo medio parte 2-3, respecto a las
regiones correspondientes al gluteo medio parte 1 y gluteo menor parte 1-3. Esta
distribucion puede relacionarse con la accion del gluteo medio, el cual genera un
momento de abduccidon que contrarresta el momento opuesto producido por el centro
de masa de la cadera. Dicho mecanismo favorece una distribucion mas simétrica de
los esfuerzos en el cuello femoral, en comparacién con el modelo que no considera
fuerzas musculares.
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Asimismo, la distribucién de esfuerzos en el vastago femoral resulta mas uniforme en
el modelo con fuerzas musculares respecto al modelo sin estas fuerzas. Esto puede
atribuirse a que los musculos gluteo maximo y gluteo medio generan una resistencia
pasiva frente a la accion de los flexores de cadera, ocasionando menores
concentraciones de esfuerzo durante la extension de la cadera y contribuyendo a una
mayor estabilidad del sistema.

Se analizaron los desplazamientos asociados a los nodos localizados en dichas zonas,
cuyos valores maximos se muestran en la Tabla 4.2. Como complemento de este
analisis, en la Figura 4.13 se ilustra el desplazamiento resultante obtenido para ambos
modelos.

Tabla 4.2: Desplazamientos maximos de la protesis Charnley.

Direccidon de desplazamiento, Desplazamiento [mm]
respecto al sistema de Modelo con fuerzas Modelo sin fuerzas
referencia global musculares musculares
U1 (x) 0.06 0.12
U2 (y) 0.05 0.15
U3 (2) 0.20 0.25

En la Tabla 4.2 se comprueba nuevamente que la inclusién de las fuerzas musculares
favorece la estabilidad del modelo. Al considerar la accién de los musculos gluteos, se
obtienen menores desplazamientos, particularmente en las direcciones U1 y U2,
asociadas principalmente al movimiento de flexion de cadera.

En el caso del desplazamiento en la direccidon U3, relacionada con los movimientos de
aducciényabducciéon de cadera, no se observaron mayores reducciones en los valores
de desplazamiento. No obstante, si se identificaron distribuciones de esfuerzos mas
favorables, especialmente en las regiones correspondientes al vastago y al cuello
femoral.

Por otra parte, en la Figura 4.13 se observa que el desplazamiento resultante sobre la
protesis Charnley presenta una distribucion mas uniforme al incluir las fuerzas
musculares. En contraste, cuando estas no son consideradas, el desplazamiento se
concentra en mayor medida en la zona distal de la prdtesis, principalmente en la
direccioén U3.
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Figura 4.13: Desplazamiento resultante de la protesis Charnley. A) Modelo con fuerzas
musculares. B) Modelo sin fuerzas musculares.

Para complementar el analisis de la distribuciéon de esfuerzos a lo largo del fémur, se
definié un patrén en Abaqus®, con el objetivo de evaluar la variaciéon de los esfuerzos
de von Mises en distintas regiones de la protesis. Dicho patron se extiende desde la
cabeza femoral hasta la zona distal del vastago. En la Figura 4.14 se muestra el
recorrido analizado. Las graficas obtenidas para los modelos con y sin fuerzas
musculares se muestran en la Figura 4.15.
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Figura 4.14: Patron para la protesis Charnley.
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Figura 4.15: Esfuerzo de von Mises vs distancia a lo largo del patrdon para la prétesis Charnley.

En la Figura 4.15 se observa que la inclusion de fuerzas musculares no solo modifica
la magnitud de los esfuerzos de von Mises, sino también su distribucion a lo largo del
patrén analizado. En particular, el modelo con fuerzas musculares presenta una
distribuciéon mas homogénea de los esfuerzos, resultado de la redistribuciéon de las
cargas generada por la acciéon de los musculos.
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Esta condicién reduce las concentraciones de esfuerzo en regiones especificas de la
protesis y representa de manera mas realista el comportamiento mecanico durante la
marcha. En contraste, el modelo sin fuerzas musculares presenta mayores
concentraciones localizadas de esfuerzo, al no considerar el efecto estabilizador y
redistributivo de las fuerzas musculares, lo que puede conducir a una estimacion
menos representativa del estado real de esfuerzos del componente.

Para el andlisis de las regiones criticas, se identificaron tres zonas principales de la
prétesis: la cabeza femoral, el cuello femoral y el vastago. Asimismo, se realizé una
comparacioén entre los resultados obtenidos para el modelo que considera fuerzas
musculares y el modelo que no las incluye.

En la Tabla 4.3 se presentan los esfuerzos maximos registrados en las zonas de la
cabeza, el cuello y el vastago femoral para ambos modelos.

Tabla 4.3: Esfuerzos maximos de von Mises en diferentes zonas de la prétesis Charnley.

Para 30 % marcha \ Para 45 % marcha

\ Para 10 % marcha

O Max VON O Max VON O yax VON O yax VON O Max VON O Max VON
Mises Mises Mises Mises Mises Mises
[MPa], sin | [MPa],con [MPa],sin [MPa],con [MPa],sin [MPa],con
musculos | musculos miusculos musculos @ musculos miusculos
Cabeza
86.6 125 138 222 200 600
femoral
Cuello
42.3 60.7 65.8 112 100 175
femoral
Vastago 110 98.2 98.2 175 325 275
femoral

De acuerdo con la literatura [51], [52], los valores maximos de esfuerzo obtenidos
corresponden a singularidades numéricas inherentes al modelo de elementos finitos,
asociadas a cambios geométricos bruscos, condiciones de contorno puntuales o
regiones de contacto. Por esta razén, los picos de aproximadamente 600 MPa en la
cabeza femoral del modelo con fuerzas muscularesy de 325 MPa en el vastago femoral
del modelo sin musculatura, ambos para el 45% de la marcha, no se consideran
representativos del comportamiento fisico real del implante. En estos casos, la
evaluacion estructural se basa en la distribucién de esfuerzos en las regiones
cercanas, donde los valores son mas estables y fisicamente representativos. Una
explicacion mas detallada de este fendmeno se presenta en el subtema 4.5.

En los resultados obtenidos en la Tabla 4.3 se muestra que la inclusion de fuerzas
musculares introduce cargas adicionales y modifica la transferencia de esfuerzos
dentro de la prétesis Charnley.
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Debido a ello, se observan mayores concentraciones de esfuerzo en regiones
proximales como la cabezay el cuello femoral, zonas directamente relacionadas con
la transmisidn de fuerzas articulares y musculares durante el ciclo de marcha.

En contraste, el vastago femoral presenta variaciones menos uniformes, lo que
evidencia una redistribucién de cargas a lo largo de la prétesis. Este comportamiento
confirma que las fuerzas musculares no solo estabilizan el sistema, sino que también
alteran la distribuciéon interna de esfuerzos de manera mas representativa de las
condiciones fisioldégicas reales. Asimismo, los valores maximos obtenidos
permanecen por debajo del esfuerzo de fluencia del material (840 MPa), por lo que el
comportamiento estructural continda dentro del rango elastico.

Para el modelo que considera las fuerzas musculares, se observa una mayor
concentracion de esfuerzos en la cabeza femoral. Esta region ha sido reportada en
diversos estudios [27], [32], [35], los cuales la ubican aproximadamente en la zona
superior de la copa acetabular en la direccion de la carga. Este comportamiento
constituye uno de los factores que influyen en el desgaste de la copa, el cual sera
relacionado en el subtema 4.4. La magnitud del esfuerzo maximo de von Mises (en la
cabeza femoral) podria estar asociada a una singularidad numeérica; no obstante, la
inclusiéon de fuerzas musculares permite identificar con mayor precision las zonas
criticas relacionadas con elinicio del desgaste de la copa acetabular. En la Figura 4.16
se muestra dicha region para ambos modelos.

S, Mises
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Figura 4.16: Esfuerzo de von Mises en la cabeza femoral Charnley. A) Modelo con fuerzas
musculares. B) Modelo sin fuerzas musculares.
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4.3 Distribucion de esfuerzos en el fémur.

A lo largo de este subtema se analizan 2 parametros principales: los esfuerzos
principales maximos y minimos en el fémur, haciendo énfasis en su localizaciéon y en
su distribucién con y sin la influencia de las fuerzas musculares; la identificacion de
zonas con bajos niveles de esfuerzo y su relacion con el fendmeno de stress shielding,
en comparacion con la literatura.

Para el analisis de los esfuerzos principales, se selecciond una vista lateral del fémur
en la condicién mas critica del ciclo de marcha.

En la Figura 4.17 se observa una diferencia clara en la distribuciéon de los esfuerzos
principales minimos para A) Modelo sin fuerzas musculares y B) Modelo con fuerzas
musculares. En ausencia de musculatura, el fémur presenta predominantemente
esfuerzos compresivos distribuidos de manera mas homogénea a lo largo de la diafisis
femoral. En contraste, al incluir las fuerzas musculares se aprecia un incremento en la
magnitud y una redistribucion mas localizada de los esfuerzos, particularmente en la
region proximaly distal, ademas de la presencia de zonas combinadas de compresion
y tension. Este comportamiento sugiere que la accion muscular introduce cargas
adicionales que generan gradientes de esfuerzo mas pronunciados y una condicién
biomecanica mas representativa del ciclo de marcha. Dicho patron es consistente con
el comportamiento biomecanico real del fémur, donde la contribucién muscular juega
un papel fundamental en la transferencia y redistribucion de cargas [53]. Ante cargas
externas, los musculos generan fuerzas de traccién que incrementan la compresion
axial del hueso y absorben gran parte del momento mecanico de la extremidad,
pudiendo transmitir mas del 70% de este. De esta manera, los musculos ayudan a
disminuir los momentos flectores sobre el hueso, actuando como un mecanismo de
proteccion estructural [54].
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Figura 4.17: Esfuerzos principales minimos. A) Modelo sin fuerzas musculares B) Modelo con
fuerzas musculares.
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En cuanto a los esfuerzos principales maximos, no se observaron diferencias
significativas ni en la magnitud ni en la distribucion al comparar los modelos cony sin
fuerzas musculares, como se observa en la Figura 4.18.

En ambos casos, los valores maximos se mantienen en rangos similares (6.3 MPa) y
con patrones de localizacion practicamente idénticos, lo que sugiere que la inclusion
de la musculatura no modifica de manera relevante los estados de esfuerzo tensional
en el fémur para la condicidon analizada. Esto indica que su influencia es mas
significativa en los esfuerzos compresivos.

5, Max. Principal

(Avg: 75%)
+2.000e+07
+1.662e+07
+1.325e+07
+9.872e+06
+6.495e+06
+3.11%e406
-2.568e+05
-3.633e+06
-7.009e+06
-1.03%+07
-1.376e+07
-1.714e 407
-2.051e407

5, Max. Principal

(Avg: 75%)
+1.972e+407
+1.637e+407
+1.301e+07
+9.656e+06
+6.300e+06
+2.9442406
-4.116e+05
-3.767e+06
-7.123e406
-1.048e+07
-1.384e+07
-1.719e+07
-2.055e+07

o Mar 30 15:53:19 GMT-06:00 2026

Wed Apr 08 20:25:25 GMT-06:00 202¢

ri +1.0002+00
125 outside speciied limits are excluded from the cantour legend

Figura 4.18: Esfuerzos principales maximos. A) Modelo sin fuerzas musculares B) Modelo con
fuerzas musculares.

De acuerdo con el estudio de Naghaviet al. [55], unade las principales complicaciones
postoperatorias es el aflojamiento aséptico, el cual puede originarse por cuatro
mecanismos: fallo mecanico del implante o del cemento, introduccidon de particulas
de desgaste en la intercara, micro movimientos en la intercara y la proteccidn ésea
contra el esfuerzo (stress shielding).

Entre estos, el stress shielding se identifica como la principal causa de aflojamiento
aséptico a largo plazo, debido a una transferencia de carga insuficiente entre el hueso
y el implante. Desde la teoria de la elasticidad y el principio de transferencia de carga
(load sharing), cuando dos materiales unidos rigidamente presentan moédulos de
elasticidad significativamente diferentes, la carga se distribuye de acuerdo con su
rigidez axial (E - A), donde E es el mddulo de elasticidad del material y A el area
transversal resistente. En consecuencia, el vastago metalico, al poseer una rigidez
axial considerablemente mayor que la del hueso cortical, soporta una mayor
proporcién de la carga mecanica, reduciendo la solicitacidon transmitida al tejido éseo.
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Huiskes et al.[56] demostraron que la rigidez del vastago constituye un factor
determinante en el fendmeno de stress shielding y la remodelacién 6sea, observando
que los vastagos con menor modulo de elasticidad favorecen una mayor transferencia
de carga hacia el hueso y reducen la reabsorcion dsea, mientras que un incremento en
la rigidez del implante intensifica el stress shielding. Asimismo, reportaron un
compromiso de disefio entre la disminucién del stress shieldingy elincremento de los
esfuerzos en la interfaz hueso-implante, como se muestra en la Figura 4.19. Como
consecuencia, la disminucién del estimulo mecanico provoca reabsorcion ésea por
desuso, de acuerdo con la ley de Wolff[57], la cual establece que el tejido dseo se
adapta a las cargas mecanicas que experimenta: un incremento en la solicitacién
favorece la formacién dsea, mientras que una disminucion de la carga conduce a la
reabsorcién del tejido.
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Figura 4.19: Relacién entre la rigidez del vastago, stress shielding y esfuerzos en la interfaz[56].

En condiciones postoperatorias, una fraccion significativa de la carga es soportada por
el implante, reduciendo la solicitacion mecanica en el hueso circundante. Esta
alteracion en el perfil de esfuerzos favorece la pérdida de densidad mineral 6sea en la
intercara hueso-implante, lo que puede derivar en la pérdida de contacto efectivo entre
ambas superficies y, en consecuencia, en el aflojamiento del implante [55].

Para el analisis de stress shielding, se compararon los esfuerzos de von Mises
obtenidos enla regiéon proximal del fémur con los reportados por Mo et al. [58], quienes
evaluaron este parametro bajo diferentes condiciones de carga, incluyendo la marcha.
En dicho estudio se reportan valores en un rango de 33.14 MPa a 70.61 MPa.
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La justificaciéon del uso del parametro de esfuerzo de von Mises se respalda con el
estudio realizado por Yang et al. [59], en el cual se investigaron las diferencias entre
modelar un fémur con propiedades isotropicas y ortotropicas. Los autores
concluyeron que la diferencia maxima en el esfuerzo equivalente de von Mises fue de
13.25% en la regidn del cuello femoral de un fémur sin prétesis.

De manera complementaria, Antonio et al. [60] compararon el comportamiento de un
fémur sin proétesis durante un ciclo de marcha, evaluando distintos modelos
constitutivos del tejido dseo. Para el modelo isotrépico (Iso), las propiedades
mecanicas fueron asignadas directamente a cada elemento de la malla. En contraste,
el modelo ortotropico (Ortho ML) requirid6 un procedimiento mas elaborado,
comenzando con un modelo ortotrépico inicial (Ortho), en el cual las propiedades
ortotrépicas fueron alineadas arbitrariamente con el sistema de referencia global.

Los resultados mostraron que las diferencias en el esfuerzo equivalente de von Mises
entre los modelos isotropico y ortotrépico fueron despreciables. Sin embargo, las
deformaciones equivalentes presentaron una mayor sensibilidad tanto al cambio de
propiedades mecanicas como a la orientacion de los ejes de ortotropia.

Estos hallazgos sugieren que, aunque la anisotropia del hueso influye de manera
importante en la distribucién de deformaciones, el esfuerzo de von Mises puede
emplearse como un parametro adecuado para evaluar la respuesta mecanica global
del fémur en analisis biomecanicos.

Tabla 4.4: Valores maximo de von Mises y deformacién para (Iso), (Ortho ML) y (Ortho) [60].

Material Esfuerzo maximo Deformacion
de von Mises [MPa] [mm/mm]
Iso 17.95 0.0020
Ortho 717.49 0.0022
Ortho ML 18.05 0.0023

En el presente trabajo, se definié un patrén a lo largo del fémur que atraviesa las zonas
criticas, con el fin de capturar la variacion de los esfuerzos a lo largo de la estructura.
A partir de este analisis, se identificaron los valores criticos de esfuerzo y su
localizacidon para ambos modelos (con y sin fuerzas musculares), los cuales se
presentan en la Tabla 4.5.
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Tabla 4.5: Esfuerzos maximos de von Mises en el fémur.

Esfuerzo maximo Ubicacién
de von Mises [MPa]

Modelo sin fuerzas 7 Medial
musculares
Modelo con fuerzas .
7 Proximal
musculares

Al comparar con el estudio de Mo et al. [58], los esfuerzos obtenidos en el presente
modelo (~ 7 MPa) son entre 4.7 y 10.1 veces menores que los reportados en
condiciones fisiolégicas de marcha (para un fémur sin protesis). Esta diferencia
cuantitativa evidencia una reduccion en la transferencia de carga hacia el fémur.

En cuanto a la distribucién, el modelo sin fuerzas musculares presenta el esfuerzo
maximo localizado en la regiéon medial, mientras que al incluir las fuerzas musculares
este se desplaza hacia la zona proximal del fémur, mostrando un patrén mas
representativo de la condicidn fisioldgica. Sin embargo, este cambio en la localizacion
no implica un incremento en la magnitud de los esfuerzos. Esto ultimo se muestra en
la Figura 4.20. En conjunto, estos resultados indican la presencia de stress shielding,
particularmente en la regiéon proximal, donde los niveles de esfuerzo se mantienen por
debajo de los valores fisiolégicos esperados. Esto sugiere que una mayor proporcién
de la carga esta siendo soportada por la proétesis, lo que puede inducir procesos de
reabsorcién 6sea a largo plazo.
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Figura 4.20: Esfuerzo von Mises en fémur. A) Modelo sin fuerzas musculares. B) Modelo con
fuerzas musculares.
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Asimismo, en la Figura 4.21 se evidencia que la protesis absorbe la mayor parte de la
carga mecanica en comparacion con el fémur, observandose mayores
concentraciones de esfuerzo de von Mises en la region protésica, particularmente en
la zona proximal y en el cuello de la protesis. Este comportamiento es caracteristico
del fendmeno de stress shielding, donde el implante presenta una rigidez superior al
tejido 6seo circundante, provocando una reduccién en la transferencia de carga hacia
el fémur.
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Figura 4.21: Distribucién de esfuerzos de von Mises en el sistema fémur-prétesis mediante
corte frontal. A) Modelo sin fuerzas musculares. B) Modelo con fuerzas musculares.
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De acuerdo con Naghavi et al.[55], el uso de un termoplastico de ingenieria
semicristalino de alto rendimiento (PEEK) en vastagos femorales muestra ventajas
biomecanicas relevantes frente a aleaciones metalicas como TizAl,V. Debido a su
menor rigidez, el implante de PEEK presenta una distribucion de esfuerzos mas
cercana a la fisiolégica, con una reducciéon del stress shielding del 104% y una
disminucion de la pérdida de masa 6sea del 72% en comparacidon con implantes de
titanio[55].

Este comportamiento se atribuye principalmente a que el mdédulo de elasticidad del
PEEK se aproxima al del hueso cortical (~1—30GPa), lo que favorece una
transferencia de carga mas eficiente hacia el fémur proximal. Como resultado, se
reduce lareabsorcién 6sea asociada a la subcarga mecanicay se mejora la estabilidad
a largo plazo del implante. Adicionalmente, aunque no constituye el mecanismo
principal de mitigacién del stress shielding, el estudio incorpora un disefio de vastago
con superficie porosa (~ 50% de porosidad y tamafo de poro ~ 0.4 mm), lo cual
promueve la osteointegracion y contribuye a una mejor fijacion bioldgica del implante.

En este contexto, los resultados obtenidos en el presente trabajo, donde se evidencian
niveles de esfuerzo inferiores a los fisiolégicos en la region proximal del fémur,
refuerzan la necesidad de explorar alternativas de material que permitan una mejor
transferencia de cargay, por ende, una reduccion del fendmeno de stress shielding.
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4.4 Presion de contacto en la copa acetabular.

Para el analisis de la copa acetabular, se evalu¢ la variable CPRESS, la cual representa
la presidn de contacto entre las superficies en interaccion, asi como el esfuerzo
equivalente de von Mises sobre la superficie interna de la copa. En la Figura 4.22 se
presentan los resultados obtenidos para ambos modelos, considerando las
condiciones con y sin fuerzas musculares, para cada una de las variables analizadas
(CPRESS y von Mises).

CPRESS S, Mises
+2.000e+07 (Avg: 75%)
11850 +8.364e+06
+1.500e407 +7.668e+06
+1.333e+07 +6.972e+06
+1.167e+07 +6.277e+06
+1.900a+07 +5.581e+06
i 1o
133330408 +3.494e+06
158582188 13105108
+0-000e+00 +1.406e+06
+7.105e+05
+1.478e+04
S, Mises
(Avg: 75%)
+9.273e+06
CPRESS +8.502e+06
1.500e+07 +7.730e+06
11.3752107 +6.95%e+06
+1.250e+07 +6.187e+06
+1.125e+07 +5.416e+06
+1.000e+07 +4.644e+06
+8.750e+06 +3.873e+06
+7.500e+06 +3.101e+06
+2.330e+06
+6.250e+06
+5.000e+06 +1.558e+06
+7.866e+05
+3.750e+06
+2.500e+06 +1.509e+04
+1.2502+406
+0.000e+00

Scale Factor: +1,000e+00

Figura 4.22: Las Figuras A) y B) corresponden al modelo sin fuerzas musculares, mientras que
las Figuras C) y D) corresponden al modelo con fuerzas musculares. En ambos casos, se
presentan los resultados de presidon de contacto (CPRESS) y esfuerzo de von Mises,
respectivamente.

88




Los esfuerzos y presiones maximas se presentan en la Tabla 4.6.

Tabla 4.6: Esfuerzos y presiones maximas sobre la copa acetabularpara t = 0.66 s

Esfuerzo maximo CPRESS MAX

de von Mises [MPa] [MPa]

Modelo sin fuerzas 20 8.36
musculares

Modelo con fuerzas 15 9.27
musculares

El modelo sin inclusidon de fuerzas musculares presenta valores maximos de presion
de contacto superiores, alcanzando aproximadamente 20MPa, ademas de una
distribucion altamente localizada. Este comportamiento sugiere una concentracion de
carga poco realista desde el punto de vista biomecanico, lo cual podria sobreestimar
el potencial de desgaste en regiones puntuales de la copa acetabular.

Por otro lado, el modelo con fuerzas musculares muestra una reduccion en los valores
maximos de CPRESS, situandose alrededor de 15 MPa, asi como una distribucion de
contacto mas uniforme y extendida sobre la superficie de la copa.

Este patrén es mas consistente con el comportamiento fisiolégico de la articulacién
durante la marcha, donde las fuerzas musculares contribuyen a estabilizar la
articulacion y redistribuir las cargas.

En cuanto al esfuerzo de von Mises, ambos modelos presentan valores dentro del
mismo orden de magnitud; sin embargo, el modelo con fuerzas musculares exhibe una
distribucion mas gradual y menos concentrada, lo que indica una respuesta
estructural mas realista del material. Diversos estudios[32]reportaron valores
maximos de von Mises y CPRESS entre 7 — 12 MPay 11 — 17 MPa, respectivamente,
lo que permite observar que el modelo con fuerzas musculares se encuentra dentro de
los rangos esperados, a diferencia del modelo sin musculos que tiende a sobreestimar
las presiones de contacto.

En este contexto, la inclusién de fuerzas musculares permite obtener una
representacion mas realista de las condiciones de carga en la articulacién, ya que no
solo modifica la magnitud de las presiones de contacto, sino que promueve una
redistribucién mas uniforme de las cargas sobre la superficie de la copa, favoreciendo
una distribucion mas homogénea de las presiones de contacto. Esto resulta
particularmente relevante en el analisis del desgaste, debido a que, conforme a la ley
de Archard, la magnitud y distribucién de la presidn de contacto influyen directamente
en la tasa de pérdida de material.
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4.5 Evaluacion ingenieril del desempeno del implante.

A lo largo de este subtema se presenta una evaluacién ingenieril del desempeno del
implante, haciendo uso de los resultados previamente obtenidos en el presente
trabajo. En particular, se analizan variables clave como el esfuerzo de von Mises, la
presion de contacto (CPRESS) y la distribucién de esfuerzos bajo condiciones cony sin
la inclusion de fuerzas musculares.

El esfuerzo de fluencia se define como la tensidon maxima que un material puede
soportar antes de experimentar deformaciones permanentes. Para el caso de la
protesis tipo Charnley, fabricada a partir de una aleacién de o — Ni — Cr — Mo (forjado),
este valor es aproximadamente de 840 MPa [37].

A partir de este valor, se puede determinar un factor de seguridad a partir del esfuerzo
maximo de von Mises para el modelo siny con fuerzas musculares, como se muestra
en la ecuacion 4.1y 4.2, respectivamente.

A partir de este valor, se determind el factor de seguridad mediante la relacién entre el
esfuerzo de fluencia y el esfuerzo de von Mises para los modelos con y sin fuerzas
musculares, como se muestra en las ecuaciones 4.10y 4.11, respectivamente. En el
modelo con fuerzas musculares, aunque el esfuerzo maximo de von Mises alcanzé un
valor de 600 MPa, este se presenté en un nodo altamente localizado, previamente
identificado como una singularidad numérica. Debido a que dicho valor no representa
el estado real de esfuerzos del implante, el factor de seguridad se determind utilizando
el esfuerzo estabilizado de 82.7 MPa, correspondiente a la distribucién de esfuerzos en
la region critica del implante.

00.2% _ 840 MPa
OMax von Mises 325 MPa

Factor de seguridad (sin fuerzas musculares) = = 2.58 (Ecuacion 4.10)

00.2% _ 840 MPa

Factor de seguridad (con fuerzas musculares) = —
OMax von Mises 82.7MPa

=104 (Ecuacion 4.11)

Donde:
0029 = Es el esfuerzo de fluencia [MPa].
Omaxvon mises = ES el esfuerzo maximo de von Mises en la cabeza femoral [MPa].

Los factores de seguridad obtenidos fueron de 2.58 para el modelo sin fuerzas
musculares y de 10.15 para el modelo con fuerzas musculares. En ambos casos, el
implante opera por debajo del esfuerzo de fluencia del material, indicando un
comportamiento estructural seguro. Asimismo, la inclusién de fuerzas musculares
produjo una distribucion de esfuerzos mas homogénea, reduciendo concentraciones
artificiales y proporcionando una representacién biomecédnica mas realista de las
condiciones de carga.
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De acuerdo con la literatura [51], [52], las singularidades numéricas son inherentes al
meétodo de los elementos finitos y suelen estar asociadas con cambios geométricos
bruscos, condiciones de contorno puntuales o regiones de contacto. A diferencia de
una concentracion de esfuerzos fisica, este tipo de singularidades incrementa al
refinar la malla y no converge a un valor estable. Por esta razén, el valor maximo
localizado de 600 MPa no se considerd representativo del comportamiento mecanico
del implante. En consecuencia, la evaluacion de la integridad estructural se realizd
considerando la distribucién de esfuerzos en las regiones adyacentes al punto
singular, donde los resultados presentan un comportamiento estable y fisicamente
representativo.

De acuerdo con los valores de CPRESS obtenidos sin fuerzas musculares (8.36 MPa) y
al incluirlas (9.27 MPa) y con las distribuciones analizadas en el subtema 4.4, estos
resultados pueden asociarse con laley de Archard [61]. En este sentido, unincremento
en la presion de contacto local (CPRESS) podria inducir un aumento en la profundidad
de desgaste normal a la superficie.
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CAPITULO 5: CONCLUSIONES

En el presente trabajo se desarrolld y evalué un modelo biomecanico por elementos
finitos de una proétesis total de cadera tipo Charnley®, con el objetivo de analizar la
distribucion de esfuerzos, desplazamientos y presiones de contacto bajo condiciones
fisioldgicas de marcha, considerando la influencia de las fuerzas musculares. La
verificaciéon de estabilidad numérica realizada mediante el analisis energético y la
comparacién con resultados reportados en la literatura permitié confirmar la
estabilidad y confiabilidad del modelo, obteniéndose esfuerzos de von Mises dentro
del mismo orden de magnitud que estudios previos.

Los resultados demostraron que la inclusiéon de fuerzas musculares modifica la
transferencia de carga y el comportamiento mecanico del sistema implante—fémur. El
analisis de equilibrio de fuerzas y momentos mostré que las fuerzas musculares
aplicadas en el trocanter mayor generan un sistema de cargas cuyo momento
predominante alrededor del eje X actua en sentido opuesto al momento flector
producido por la carga articular transmitida a través de la cabeza femoral. La
superposicion de ambos efectos reduce la flexidn resultante sobre el cuello y el
vastago de la proétesis, favoreciendo un estado de carga con mayor componente de
compresion. Como consecuencia, se obtiene una redistribucién mas uniforme de los
esfuerzos, desplazamientos y presiones de contacto en la copa acetabular,
representando de manera mas realista las condiciones mecanicas durante la marcha
y evitando las concentraciones artificiales de esfuerzos presentes en modelos que no
consideran la accioén de la musculatura.

A nivel estructural, los resultados mostraron que el implante operd dentro del régimen
elastico del material en ambos modelos, obteniéndose factores de seguridad de 2.58
para el modelo sin fuerzas musculares y de 10.15 para el modelo con fuerzas
musculares, calculados a partir de los esfuerzos representativos de las regiones
criticas del implante. Aunque se identificaron esfuerzos maximos localizados
asociados a singularidades numéricas en las zonas de contacto, estos fueron
reconocidos como fendmenos inherentes al método de los elementos finitos y no
como indicadores de falla mecanica. Por ello, la evaluacién de la integridad estructural
se fundamento en la distribucidn estabilizada de esfuerzos y no Unicamente en los
valores maximos puntuales, concluyendo que la inclusién de fuerzas musculares
favorece una distribucion mas homogénea de la cargay un incremento significativo del
margen de seguridad del implante.
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Por otra parte, el analisis del fémur mostré una reduccién de los esfuerzos en la regién
proximal respecto a los valores fisiologicos reportados para un fémur sano, lo que es
consistente con elfendmeno de stress shielding. Sin embargo, esta respuesta también
puede estar influenciada por las simplificaciones del modelo numeérico,
particularmente por la utilizacién de una interaccion tipo TIE entre el implante y el
fémur y por la ausencia de la capa de PMMA, las cuales incrementan la rigidez de la
interfaz y pueden modificar la transferencia de carga hacia el tejido 6seo. En este
sentido, futuros trabajos podrian evaluar modelos que representen explicitamente la
interfazimplante-cemento-hueso o empleen formulaciones de contacto mas realistas
para determinar con mayor precision la magnitud del stress shielding observado.

En el analisis de la copa acetabular, la inclusion de fuerzas musculares produjo
distribuciones de presion de contacto mas homogéneas y una reduccién de las
concentraciones locales de CPRESS. Desde una perspectiva cualitativa, este
comportamiento es consistente con la ley de Archard, la cual establece que el
desgaste esta directamente relacionado con la presion de contacto[62]. En este
sentido, la redistribucién de presiones observada sugiere una menor tendencia al
desgaste localizado del inserto de UHMWPE y, potencialmente, una mejora en la vida
util delimplante.

Asimismo, el presente trabajo permitid identificar diversas areas de mejora para
futurasinvestigaciones. Se recomienda realizar estudios sistematicos de convergencia
de malla, optimizando el refinamiento local en las zonas de contacto y evaluando
parametros de calidad de los elementos, como la relacién de aspecto (Aspect Ratio),
la distorsién angular y otros indicadores de calidad de malla, con el propédsito de
minimizar singularidades numéricas y obtener distribuciones de esfuerzo mas
estables. Asimismo, seria conveniente modelar explicitamente la interfaz implante-
cemento-hueso mediante una capa de PMMA y considerar modelos viscoelasticos
para representar con mayor fidelidad el comportamiento mecanico del sistema.

Finalmente, los resultados obtenidos demuestran que la consideracidon de fuerzas
musculares constituye un factor fundamental para lograr modelos biomecanicos mas
representativos y confiables en el andlisis de protesis totales de cadera. La
metodologia desarrollada en este trabajo proporciona una base Uutil para futuras
investigaciones orientadas a la optimizacién geométrica, seleccion de materiales y
evaluacion del desempefo mecanico de implantes ortopédicos, contribuyendo al
disefo de protesis con una mejor transferencia de carga, mayor estabilidad estructural
y una vida util mas prolongada.

93



(1]

(2]

(3]

(4]

(3]

(6]

(7]

(8]

(9]

(10]

[11]

REFERENCIAS

Instituto Mexicano del Seguro Social, “Manejo Médico Integral de Fractura de Cadera En
el Adulto Mayor”. Consultado: el 16 de junio de 2025. [En linea]. Disponible en:
https://www.imss.gob.mx/sites/all/statics/guiasclinicas/236GRR.pdf

B. M. Wroblewski, P. D. Siney, y P. A. Fleming, “The principle of low frictional torque in the
Charnley total hip replacement”, J. Bone Joint Surg. Br., vol. 91-B, nim. 7, pp. 855-858,
2009, doi: doi:10.1302/0301-620X.91B7.22027.

R. Azucasy C. Serrano, “Articulacion coxofemoral”. Consultado: el 20 de mayo de 2026.
[En lineal. Disponible en: https://www.kenhub.com/es/library/anatomia-
es/articulacion-coxofemoral

J. Vaskovi¢ y B. Navarro, “Cadera y muslo (anatomia)”. Consultado: el 20 de mayo de
2026. [En linea]. Disponible en: https://www.kenhub.com/es/library/anatomia-
es/cadera-y-muslo

N. Martinez, “Anatomia Extremidad inferior”. Consultado: el 16 de marzo de 2025. [En
linea]. Disponible en:
https://www.resistanceinstitute.com/academy/_pdfs_a4ulL4s5/miembro_inferior.pdf

C. Serrano y A. Torres, “Fémur: Anatomia, partes, musculos | Kenhub”. Consultado: el
17 de marzo de 2025. [En lineal. Disponible en:
https://www.kenhub.com/es/library/anatomia-es/femur-anatomia

B. M. Varieur, R. C. White, D. R. Schmitt, y N. M. Brown, “Who breaks their hip? A decade
of traumatic hip fracture data”, J. Orthop., vol. 62, pp. 7-12, abr. 2025, doi:
10.1016/J.JOR.2024.10.016.

Castillo; Roberto, “Sobre la prétesis de cadera: necesitas saber esto”. Consultado: el 30
de marzo de 2025. [En linea]. Disponible en: https://fisiolution.com/protesis-cadera-
informacion/

A. Echavarria, “Una perspectiva de los biomateriales vista desde un disefio especifico:
la prétesis total de cadera”, Diciembre, Colombia, dic. 2003. Consultado: el 18 de marzo
de 2025. [En lineal. Disponible en:
https://bibliotecadigital.udea.edu.co/server/api/core/bitstreams/918bd5c7-6ee6-
4967-bfe3-7182c29cb422/content

S. Fernadndez, J. Alonso, y D. Vaquero, “Capitulo 22-Prétesis Articulares. Clasificaciény
Complicaciones”. Consultado: el 17 de marzo de 2025. [En linea]. Disponible en:
https://unitia.secot.es/web/manual_residente/CAPITULO%2022.pdf

Y. Moreno, “Estudio Biomecanico de Prétesis de Cadera”, mar. 2020. Consultado: el 17
de marzo de 2025. [En linea]. Disponible en:
http://eprints.uanl.mx/24384/1/1080328654.pdf

94



(12]

[13]

[14]

(18]

(16]

[17]

(18]

[19]

[20]

[21]

[22]

F. Grieco, A. Pinto, y F. Jiménez, “Revisidn de artroplastia total de cadera: epidemiologia
en base a 10 afios de experiencia”, 2015, Consultado: el 19 de junio de 2025. [En linea].
Disponible en: https://www.svcot.org/ediciones/2015/2/art-4/

F. Gobmez Garcia, “Historia y desarrollo de la artroplastia de cadera. Una visidon de sus
aciertos, fallas y ensefianzas. (Primera parte)”, Acta Ortop. Mex., vol. 35, num. 4, pp.
369-383, 2021, doi: 10.35366/103319.

F. Gbmez Garcia, “Tribologia moderna en artroplastia total de cadera: pros y contras”,
vol. 28, num. 5, 2014, Consultado: el 19 de junio de 2025. [En linea]. Disponible en:
https://www.scielo.org.mx/scielo.php?script=sci_arttext&pid=S2306-
41022014000500010

G. Herran, “Historia de la prétesis total de cadera”, SENDAGRUP. Consultado: el 17 de
marzo de 2025. [En lineal. Disponible en:
https://www.sendagrup.com/2014/06/16/historia-de-la-protesis-total-de-cadera/

S. Rebollo Gonzéalez, A. Herrera Rodriguez, y L. Gracia Villa, “Influencia de la
biomecanica en el remodelado 6seo tras la implantacién de un vastago femoral
cementado”, Universidad de Zaragoza, Zaragoza, 2012. [En linea]. Disponible en:
http://zaguan.unizar.es

O. A. Nercessian, G. Martin, R. P. Joshi, B. W. Su, y N. S. Eftekhar, “A 15-to 25- year follow-
up study of primary Charnley low-friction arthroplasty: A single surgeon series”, Journal
of Arthroplasty, vol. 20, num. 2, pp. 162-167, 2005, doi: 10.1016/j.arth.2004.07.006.

S. Hirose, H. Otsuka, T. Morishima, y K. Sato, “Outcomes of Charnley total hip
arthroplasty using improved cementing with so-called second- and third-generation
techniques”, Journal of Orthopaedic Science, vol. 17, num. 2, pp. 118-123, 2012, doi:
10.1007/s00776-011-0180-x.

G. Vilagut et al., “El Cuestionario de Salud SF-36 espafol: una década de experienciay
nuevos desarrollos”, Gac Sanit, vol. 19, nim. 2, pp. 135-50, 2005, Consultado: el 13 de
abril de 2026. [En lineal. Disponible en:
https://scielo.isciii.es/scielo.php?script=sci_arttext&pid=50213-91112005000200007

R. Vargas Morales, J. Ghinciulescou, F. Sandoval, y K. Lozano Peralta, “Calidad de vida
tras artroplastia total de cadera”, vol. 22, p. ResearchGate, ene. 2005, Consultado: el 25
de junio de 2025. [En linea]. Disponible en:
https://www.researchgate.net/publication/266203168_calidad_de_vida_tras_artroplas
tia_total_de_cadera

B. M. Wroblewski, P. D. Siney, y P. A. Fleming, “Charnley low frictional torque
arthroplasty: Clinical developments”, Orthopedic Clinics of North America, vol. 36,
ndm. 1, pp. 11-16, ene. 2005, doi: 10.1016/j.0cl.2004.06.013.

K. N. Chethan, M. Zuber, S. Bhat N., S. Shenoy B., y C. R. Kini, “Static structural analysis
of different stem designs used in total hip arthroplasty using finite element method”,
Heliyon, vol. 5, num. 6, jun. 2019, doi: 10.1016/j.heliyon.2019.e01767.

95



(23]

[24]

[25]

[26]

[27]

(28]

[29]

(30]

[31]

[32]

[33]

(34]

H. bo Jiang, “Static and Dynamic Mechanics Analysis on Artificial Hip Joints with
Different Interface Designs by the Finite Element Method?, J. Bionic Eng., vol. 4, nim. 2,
pp. 123-131, jun. 2007, doi: 10.1016/S1672-6529(07)60024-9.

M. Ceddia, G. Solarino, G. D. Cassano, y B. Trentadue, “Finite Element Study on Stability
in the Femoral Neck and Head Connection to Varying Geometric Parameters with the
Relates Implications on the Effect of Wear”, Journal of Composites Science, vol. 7, num.
9, sep. 2023, doi: 10.3390/jcs7090387.

M. Feyzi, K. Fallahnezhad, M. Taylor, y R. Hashemi, “A review on the finite element
simulation of fretting wear and corrosion in the taper junction of hip replacement
implants”, el 1 de marzo de 2021, Elsevier Ltd. doi:
10.1016/j.compbiomed.2020.104196.

M. Guzman et al., “Finite Element Assessment of a Hybrid Proposal for Hip Stem, from a
Standardized Base and Different Activities”, Applied Sciences (Switzerland), vol. 12,
num. 16, ago. 2022, doi: 10.3390/app12167963.

S. H. Teoh, W. H. Chan, y R. Thampuran, “An elasto-plastic finite element model for
polyethylene wear in total hip arthroplasty”, 2002.

C. M. Mcnie, D. C. Barton, E. Ingham, J. L. Tipper, J. Fisher, y M. H. Stone, “The prediction
of polyethylene wear rate and debris morphology produced by microscopic asperities
on femoral heads”.

V. Saikko y O. Calonius, “An improved method of computing the wear factor for total hip
prostheses involving the variation of relative motion and contact pressure with location
on the bearing surface”, J. Biomech., vol. 36, num. 12, pp. 1819-1827, 2003, doi:
10.1016/S0021-9290(03)00228-8.

O. Kayabasi y F. Erzincanli, “Finite element modelling and analysis of a new cemented
hip prosthesis”, Advances in Engineering Software, vol. 37, num. 7, pp. 477-483, 2006,
doi: 10.1016/j.advengsoft.2005.09.003.

X. Hua, B. M. Wroblewski, L. Wang, Z. Jin, y J. Fisher, “The cup outer diameter influences
the cement fixation of Charnley total hip replacement”.

X. Hua, J. Li, L. Wang, R. Wilcox, J. Fisher, y Z. Jin, “The effect of cup outer sizes on the
contact mechanics and cement fixation of cemented total hip replacements”, Med. Eng.
Phys., vol. 37, ndm. 10, pp. 1008-1014, oct. 2015, doi:
10.1016/j.medengphy.2015.08.003.

T. Joshi, R. Sharma, V. Kumar Mittal, y V. Gupta, “Comparative investigation and analysis
of hip prosthesis for different bio-compatible alloys”, en Materials Today: Proceedings,
Elsevier Ltd, 2020, pp. 105-111. doi: 10.1016/j.matpr.2020.11.222.

A. B. Lennon, J. R. Britton, R. F. MacNiocalill, D. P. Byrne, P. J. Kenny, y P. J. Prendergast,
“Predicting revision risk for aseptic loosening of femoral components in total hip

96



[35]

[36]

[37]

(38]

[39]

[40]

[41]

[42]

[43]

[44]

[45]

[46]

arthroplasty in individual patients - A finite element study”, Journal of Orthopaedic
Research, vol. 25, nim. 6, pp. 779-788, jun. 2007, doi: 10.1002/jor.20346.

X. Hua, B. M. Wroblewski, Z. Jin, y L. Wang, “The effect of cup inclination and wear on the
contact mechanics and cement fixation for ultra high molecular weight polyethylene
total hip replacements”, Med. Eng. Phys., vol. 34, num. 3, pp. 318-325, abr. 2012, doi:
10.1016/j.medengphy.2011.07.026.

American Elements, “Cobalt Chromium Molybdenum Alloy 63539 datasheet”.

G. Allegri, A. Colpani, P. S. Ginestra, y A. Attanasio, “An experimental study on micro-
milling of a medical grade Co-Cr-Mo alloy produced by selective laser melting”,
Materials, vol. 12, num. 13, jul. 2019, doi: 10.3390/ma12132208.

W. Solérzano, C. Ojeda, y A. D. Lantada, “Biomechanical study of proximal femur for
designing stems for total hip replacement”, Applied Sciences (Switzerland), vol. 10,
nuam. 12, pp. 1-17, jun. 2020, doi: 10.3390/APP10124208.

M. M. Soliman et al., “Stress transfer, stress shielding, and micro-movement analysis in
the implanted femoral bone region with various hip implant stem materials: A finite
element approach”, Mater. Today Commun., vol. 41, dic. 2024, doi:
10.1016/j.mtcomm.2024.110932.

J. Thelen et al., “Gait cycle and pressure load values of the foot on different surfaces with
Moticon Insole2 in a healthy cohort”, Gait Posture, vol. 118, pp. 92-99, may 2025, doi:
10.1016/j.gaitpost.2025.01.082.

SIMULIA Abaqus 2016, “Mass scaling”. Consultado: el 16 de abril de 2026. [En linea].
Disponible en:
http://130.149.89.49:2080/v2016/books/usb/default.htm?startat=pt04ch11s06aus75.
html

P. Damm etal., “Friction in total hip joint prosthesis measured in vivo during walking”,
PLoS One, vol. 8, nium. 11, nov. 2013, doi: 10.1371/journal.pone.0078373.

J. Stolk, N. Verdonschot, y R. Huiskes, “Hip-joint and abductor-muscle forces
adequately represent in vivo loading of a cemented total hip reconstruction”, 2001.

Fidelis Engineering Associates, “Element Size In FEA - Does It Matter? ”. Consultado: el
15de abrilde 2026. [En linea]. Disponible en: https://www.fidelisfea.com/post/element-
size-in-fea-does-it-matter

SIMSCALE, “Principal Stress and Principal Strain: An Overview”. Consultado: el 15 de
abril de 2026. [En linea]. Disponible en: https://www.simscale.com/docs/simwiki/fea-
finite-element-analysis/principal-stress-and-principal-strain/

SIMULIA, “Abaqus Analysis User’s Guide 2016”, 2016. Consultado: el 17 de abril de
2026. [En linea). Disponible en:
http://130.149.89.49:2080/v2016/pdf_books/ANALYSIS_2.pdf

97



[47]

(48]

[49]

(50]

(51]

(52]

(53]

(54]

[55]

(56]

(57]

(58]

(59]

M. Pantelis, “How can | know my simulation is quasi-static?” Consultado: el 17 de abril
de 2026. [En lineal. Disponible en:
https://www.researchgate.net/post/How_can_|_know_my_simulation_is_quasi-static

T. Jia, D. Guines, D. M. Gordin, L. Leotoing, y T. Gloriant, “Finite element analysis of a low
modulus Ti-20Zr-3Mo-3Sn alloy designed to reduce the stress shielding effect of a hip
prosthesis”, J. Mech. Behav. Biomed. Mater.,, vol. 157, sep. 2024, doi:
10.1016/j.jmbbm.2024.106640.

M. Lamontagne, M. L. Beaulieu, D. Varin, y P. E. Beaulé, “Gait and Motion Analysis of the
Lower Extremity After Total Hip Arthroplasty: What the Orthopedic Surgeon Should
Know?, julio de 2009. doi: 10.1016/j.0cl.2009.02.001.

A. l. Semciw, R. A. Green, G. S. Murley, y T. Pizzari, “Gluteus minimus: An intramuscular
EMG investigation of anterior and posterior segments during gait”, Gait Posture, vol. 39,
ndam. 2, pp. 822-826, feb. 2014, doi: 10.1016/j.gaitpost.2013.11.008.

H. Soénnerlind, “How Should | Evaluate Singular Stress Fields? | COMSOL Blog”,
COMSOL. Consultado: el 17 de mayo de 2026. [En linea]. Disponible en:
https://www.comsol.it/blogs/how-should-i-evaluate-singular-stress-fields

I. Kjelber, “Revisiting Stress Singularity / Concentration Examples”, 2020.

G. N. Duda, E. Schneider, y E. Y. S. Chaot, “INTERNAL FORCES AND MOMENTS IN THE
FEMUR DURING WALKING”, 1997.

T.-W. Lu, S. J. G. Taylor, J. J. O’connor, y P. S. Walker, “Influence of muscle activity on the
forces in the femur: An In Vivo study”, Elsevw Saence, 1997.

S. A. Naghauvi et al., “Stress Shielding and Bone Resorption of Press-Fit Polyether-Ether—
Ketone (PEEK) Hip Prosthesis: ASawbone Model Study”, Polymers (Basel)., vol. 14, num.
21, nov. 2022, doi: 10.3390/polym14214600.

R. Huiskes, H. Weinans, y B. Van Rietbergen, “The Relationship Between Stress Shielding
and Bone Resorption Around Total Hip Stems and the Effects of Flexible Materials”.

A. J. Teichtahl, A. E. Wluka, P. Wijethilake, Y. Wang, A. Ghasem-Zadeh, y F. M. Cicuttini,
“Wolff’s law in action: A mechanism for early knee osteoarthritis”, el 1 de septiembre de
2015, BioMed Central Ltd. doi: 10.1186/s13075-015-0738-7.

F. Mo, H. Zhang, S. Zhao, Z. Xiao, y T. Liu, “Coupling Musculoskeletal Dynamics and
Subject-Specific Finite Element Analysis of Femoral Cortical Bone Failure after
Endoprosthetic Knee Replacement”, Appl. Bionics Biomech., vol. 2019, 2019, doi:
10.1155/2019/4650405.

H. Yang, X. Ma, y T. Guo, “Some factors that affect the comparison between isotropic
and orthotropic inhomogeneous finite element material models of femur”, Med. Eng.
Phys., vol. 32, num. 6, pp. 553-560, jul. 2010, doi: 10.1016/j.medengphy.2010.01.004.

98



(60]

[61]

[62]

T. San Antonio, M. Ciaccia, C. Muller-Karger, y E. Casanova, “Orientation of orthotropic
material properties in a femur FE model: A method based on the principal stresses
directions”, Med. Eng. Phys., vol. 34, nim. 7, pp. 914-919, sep. 2012, doi:
10.1016/j.medengphy.2011.10.008.

J. F. Curry etal.,, “Achieving Ultralow Wear with Stable Nanocrystalline Metals”,
Advanced Materials, vol. 30, nim. 32, ago. 2018, doi: 10.1002/ADMA.201802026.

B. Delaney y Q. J. Wang, “Archard’s Law: Foundations, Extensions, and Critiques”,
Encyclopedia, vol. 5, num. 3, sep. 2025, doi: 10.3390/encyclopedia5030124.

99



	Tesis
	Protesta
	Tesis


    𝜎  M a x   v o n   M i s e s =


    𝜎  0 . 2 %


  F a c t o r   d e   s e g u r i d a d   (  con ⁡  f u e r z a s   m u s c u l a r e s ) =     𝜎  0 . 2 %    𝜎  M a x   v o n   M i s e s =     840   M P a  82 . 7 M P a = 10 . 4                 ( E c u a c i ó n   4 . 11 )


  F a c t o r   d e   s e g u r i d a d   (  con ⁡  f u e r z a s   m u s c u l a r e s ) =     𝜎  0 . 2 %    𝜎  M a x   v o n   M i s e s =     840   M P a  82 . 7 M P a = 10 . 4                 ( E c u a c i ó n   4 . 11 )


  F a c t o r   d e   s e g u r i d a d   (  sin ⁡  f u e r z a s   m u s c u l a r e s ) =     𝜎  0 . 2 %    𝜎  M a x   v o n   M i s e s =     840   M P a  325   M P a =   2 . 58               ( E c u a c i ó n   4 . 10 )


  C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o )


  11 − 17   M P a


  7 − 12   M P a


  t   =   0 . 66   s


  ~   0 . 4   m m


  ( ~   50 %


  ( ~   1 − 30   G P a


  T   i 6 A   l 4 V


  ~


  70 . 61   M P a


  33 . 14   M P a


  A


  E


  E ⋅ A


  840   M P a


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


   ∑    M  z   [ N ∗ m ]


   ∑    M  y   [ N ∗ m ]


   ∑    M  x   [ N ∗ m ]


   ∑    F  z   [ N ]


   ∑    F  y   [ N ]


   ∑    F  x   [ N ]


  (   M  x ,     M  y   y     M  z )


  (   F  x ,     F  y   y     F  z )


    t   =   0 . 66   s


    t   =   0 . 66   s


    t   =   0 . 66   s


    t   =   0 . 66   s


    t   =   0 . 66   s


    t   =   0 . 66   s


  840   M P a


  250   M P a


  E r r o r =     |   𝜎  F E M −     𝜎  a n a l í t i c o |    𝜎  F E M ∗ 100 % =    | 200   M P a −   146   M P a |  200   M P a ∗ 100 % = 27 %


    𝜎  t o t a l =   𝜎  B +     𝜎  A   = 146      [ M P a ]           ( Ecuaci ó n   4 . 9 )


    𝜎  A


    m 2


  A


    𝜎  A =   F  A =     4 ∗ F  𝜋 ∗   d 2 = 16    [ M P a ]             ( Ecuaci ó n   4 . 8 )


    𝜎  B


  M  


    m 4


  c


    𝜎  B =     M  R ∗ c  I = 130    [ M P a ]                 ( Ecuaci ó n   4 . 7 )      


  c =   d 2   = 0 . 007    [ m ]           ( Ecuaci ó n   4 . 6 )


      m 4


  I  


  I =     𝜋 ∗   d 4 64 =   𝜋 ∗   ( 0 . 014 ) 4 64   =   1 . 8857   x 10  − 9      [   m 4 ]         ( Ecuaci ó n   4 . 5 )


    M  R )


    M  x ,     M  y ,     M  z :


    M  R =  |  | M | | =      M  x 2 +   M  y 2 +   M  z 2 =       ( − 24 ) 2 +    ( − 13 ) 2 +    ( 7 . 7 ) 2 = 28 . 4    [ N ∗ m ] ( Ecuaci ó n   4 . 4 )  


    M  x ,     M  y   y     M  z )  


    M  x =   − 24    [ N ∗ m ] ,               M  y = − 13    [ m ∗ m ] ,               M  y = 7 . 7   [ N ∗ m ]


    M  t o t a l =     ∑  i  (   r  i ×   F  i )             ( Ecuaci ó n   4 . 3 )      


    F  x ,     F  y ,     F  z :


    r  x ,     r  y ,     r  z :


  M =  [      M  x     M  y     M  z ] =  [      r  y   F  z  −    r  z   F  y     r  z   F  x  −    r  x   F  z     r  x   F  y  −    r  y   F  x ]               ( Ecuaci ó n   4 . 2 )  


  r


  M = r   ×   F           ( Ecuaci ó n   4 . 1 )


  250   M P a


  207   M P a   y   300   M P a


  250   M P a


  82 . 7   M P a


    A L L K   E  M A X  A L L I E ∗ 100 % =     0 . 00802587  0 . 208694 ∗ 100 %   = 3 . 84 %


    A L L K   E  M A X  A L L I E ∗ 100 % =     0 . 003912  0 . 134226 ∗ 100 %   = 2 . 91 %


  F z


    F z


  U 3


  U R 1   =   U R 2   =   U R 3   =   0


  U 1   =   U 2   =   0


  F z


  F z


  F y


  F z


  1   x 10 5


    v  y z = 0 . 25


    v  y z = 0 . 25


    v  x z = 0 . 25


    v  x z = 0 . 25


    v  x y = 0 . 4


    v  x y = 0 . 4


    G  y z = 4063 . 9


    G  y z = 4063 . 9


    G  x z = 4063 . 9


    G  x z = 4063 . 9


    G  x y = 2835 . 7


    G  x y = 2835 . 7


    E  z = 6616 . 3


    E  z = 16255 . 6


    E  y = 3969 . 8


    E  y = 9753 . 3


    E  x = 3969 . 8


    E  x = 9753 . 3


    k g    m 3


  C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o )


  𝜇   =   0 . 3


  ( 𝜇   =   0 . 25


   10 0


  T i − 35 N b − 5 T a − 7 Z r − 0 . 4 O


  C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o )


  T i − 15 M o − 5 Z r


      C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o )


  T i − 35 N b − 5 T a − 7 Z r − 0 . 4 O


  T i − 35 N b − 7 Z r − 5 T a


  C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o )


  C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o ) .


  T i − 35 N b − 7 Z r − 5 T a


  C P − T i


  T i − 13 N b − 13 Z r


  T i − 13 N b − 13 Z r


  T i − 35 N b − 5 T a − 7 Z r − 0 . 40


  T i − 35 N b − 5 T a − 7 Z r − 0 . 40


  T i − 35 N b − 7 Z r − 5 T a


  T i − 35 N b − 7 Z r − 5 T a


  T i − 29 N b − 13 T a − 4 . 6 Z r


  T i − 29 N b − 13 T a − 4 . 6 Z r


  T i − 15 M o − 5 Z r − 3 A l


  T i − 15 M o − 5 Z r − 3 A l


  T i − 15 M o − 5 Z r


  T i − 15 M o − 5 Z r


  T i − 6 A L − 4 V


  T i − 6 A L − 4 V


  T i − 6 A L − 7 N b


  T i − 6 A L − 7 N b


  N i − T i


  N i − T i


  N i − T i t a n i o


  N i − T i t a n i o


  N i − T a l i o


  N i − T a l i o


  C o − N i − C r − M o


  C o − N i − C r − M o


  C o − C r − M o


  C o − C r − M o


  C o − C r


  C o − C r


  C p − T i


  C p − T i


  T i − 13 N b − 13 Z r


  T i − 35 N b − 5 T a − 7 Z r − 0 . 40


  T i − 35 N b − 7 Z r − 5 T a


  T i − 29 N b − 13 T a − 4 . 6 Z r


  T i − 15 M o − 5 Z r − 3 A l


  T i − 15 M o − 5 Z r


  T i − 6 A L − 4 V


  T i − 6 A L − 7 N b


  N i − T i


  N i − T i t a n i o


  N i − T a l i o


  C o − N i − C r − M o


  C o − C r − M o


  C o − C r


  C p − T i


    m m  m m


  k N


   45 0


   10 0


  𝑪 𝒐 − 𝑪 𝒓


  𝑻   𝒊  𝟔 𝑨   𝒍  𝟒 𝑽


  𝑪 𝒐 − 𝑪 𝒓


  𝑻   𝒊  𝟔 𝑨   𝒍  𝟒 𝑽


  M P a


  830   ~ 1023


  T   i 6 A   l 4 V


  N


  k N


  k N


  C o − C r


  T   i 6 A   l 4 V


  k N


    T 100


   ∫  L   d x


  k N


  𝜇 m


  𝜇   m 2


  𝜇   m 2


  𝜇   m 2


  𝜇   m 2


  𝜇   m 2


  𝜇 m


  𝜇 m


  m m   s  − 1


  𝜇 m


  ≈   +   0 . 1 0


  ≈   −   0 . 1 0


  T   i 6 A   l 4 V


  T   i 6 A   l 4 V


  T   i 6 A   l 4 V


  R   ~ 25   m m


  𝜃


  l = 2 R   sin ⁡ (   𝜃 2 )                 ( E c u a c i ó n   2 . 1 )


  C o C


  C o C r


  C o C


  C o P E


  C o C


  C o P E


  C o C


  C o C r


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


  C o P E


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


  C o C


  C o P E


  C o C


  C o P E


  C o C


  T i − 6 A l − 4 V


  C o C r    


    C o C r


  T i − 6 A l − 4 V  


  ±


  ±


  ±


    𝜇 m


    𝜇 m


    𝜇 m


  1995


  1980 − 1990


  1970


   4  a  


   3  a    


   2  a    


   1  a    


  A   l 2   O 3


  A   l 2   O 3


  T   i 6 A   l 4 V


  A   l 2   O 3


  C o N i C r M o


  A   l 2   O 3


  C o C r M o


  T   i 6 A   l 4 V


  T   i 6 A   l 4 V


  F e C r N i M o


  F e C r N i M o


  C o C r M o


  C o C r M o


  C o C r M o


  T   i 6 A   l 4 V


  C o C r M o


  T   i 6 A   l 4 V


  1 . 15 − 1 . 95   g  c   m 3


  1 x  10 6   g  m o l


  S i   O 2 ,     P 2   O 5 ,   C a O ,   N   a 2 O


  99 . 5   A   l 2   O 3 ,   0 . 5   S i   O 2


    F 6  0 3


  C   a 10    ( P   O 4 ) 6    ( O H ) 2


  Z r   O 2


  T   i 6 A   l 4 V


  C o N i C r M o


  C o C r W N i


  C o C r M o


  C o C r M o


  C o P E


  C o C


  C o C


  C o C r


  C o C r


  C o C


  C o C


  l = 2 R   sin ⁡ (   𝜃 2 )                 ( E c u a c i ó n   2 . 1 )


  l = 2 R   sin ⁡ (   𝜃 2 )                 ( E c u a c i ó n   2 . 1 )


  𝜃


  𝜃


  R   ~ 25   m m


  R   ~ 25   m m


  T   i 6 A   l 4 V


  T   i 6 A   l 4 V


  T   i 6 A   l 4 V


  T   i 6 A   l 4 V


  99 . 5   A   l 2   O 3 ,   0 . 5   S i   O 2


  99 . 5   A   l 2   O 3 ,   0 . 5   S i   O 2


  ≈   +   0 . 1 0


  ≈   +   0 . 1 0


  ≈   −   0 . 1 0


  ≈   −   0 . 1 0


  T   i 6 A   l 4 V


  T   i 6 A   l 4 V


  𝜇 m


  𝜇 m


  m m   s  − 1


  m m   s  − 1


  𝜇   m 2


  𝜇   m 2


  𝜇   m 2


  𝜇   m 2


  𝜇   m 2


  𝜇   m 2


  𝜇   m 2


  𝜇   m 2


  𝜇 m


  𝜇 m


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


  C   a 10    ( P   O 4 ) 6    ( O H ) 2


  C   a 10    ( P   O 4 ) 6    ( O H ) 2


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


  C o C r


  C o C r


  C o C


  C o C


  C o P E


  C o P E


    F 6  0 3


    F 6  0 3


  C o C


  C o C


  C o P E


  1970


    𝜇 m


    𝜇 m


  C o N i C r M o


  C o N i C r M o


  ±


  ±


  ±


  ±


  ±


  ±


  T i − 6 A l − 4 V  


  T i − 6 A l − 4 V  


    C o C r


    C o C r


  C o C r    


  C o C r    


  T i − 6 A l − 4 V


  T i − 6 A l − 4 V


  C o C


  C o C


  C o P E


  C o P E


  C o C


  C o C


  T   i 6 A   l 4 V


  T   i 6 A   l 4 V


  C o P E


  C o P E


  C o C


  C o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


  Z r   O 2


  Z r   O 2


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


    C  o C


  C o P E


  C o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


    C  o P E


  T   i 6 A   l 4 V


  ( ~   1 − 30   G P a


  ( ~   1 − 30   G P a


  ( ~   50 %


  ( ~   50 %


  ~   0 . 4   m m


  ~   0 . 4   m m


  t   =   0 . 66   s


  t   =   0 . 66   s


  7 − 12   M P a


  7 − 12   M P a


  11 − 17   M P a


  11 − 17   M P a


  C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o )


  C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o )


  F a c t o r   d e   s e g u r i d a d   (  sin ⁡  f u e r z a s   m u s c u l a r e s ) =     𝜎  0 . 2 %    𝜎  M a x   v o n   M i s e s =     840   M P a  325   M P a =   2 . 58               ( E c u a c i ó n   4 . 10 )


  F a c t o r   d e   s e g u r i d a d   (  sin ⁡  f u e r z a s   m u s c u l a r e s ) =     𝜎  0 . 2 %    𝜎  M a x   v o n   M i s e s =     840   M P a  325   M P a =   2 . 58               ( E c u a c i ó n   4 . 10 )


  F a c t o r   d e   s e g u r i d a d   (  con ⁡  f u e r z a s   m u s c u l a r e s ) =     𝜎  0 . 2 %    𝜎  M a x   v o n   M i s e s =     840   M P a  82 . 7 M P a = 10 . 4                 ( E c u a c i ó n   4 . 11 )


  F a c t o r   d e   s e g u r i d a d   (  con ⁡  f u e r z a s   m u s c u l a r e s ) =     𝜎  0 . 2 %    𝜎  M a x   v o n   M i s e s =     840   M P a  82 . 7 M P a = 10 . 4                 ( E c u a c i ó n   4 . 11 )


  F a c t o r   d e   s e g u r i d a d   (  con ⁡  f u e r z a s   m u s c u l a r e s ) =     𝜎  0 . 2 %    𝜎  M a x   v o n   M i s e s =     840   M P a  82 . 7 M P a = 10 . 4                 ( E c u a c i ó n   4 . 11 )


  F a c t o r   d e   s e g u r i d a d   (  con ⁡  f u e r z a s   m u s c u l a r e s ) =     𝜎  0 . 2 %    𝜎  M a x   v o n   M i s e s =     840   M P a  82 . 7 M P a = 10 . 4                 ( E c u a c i ó n   4 . 11 )


  A   l 2   O 3


  A   l 2   O 3


    𝜎  0 . 2 %


    𝜎  0 . 2 %


    𝜎  M a x   v o n   M i s e s =


    𝜎  M a x   v o n   M i s e s =


  𝜇 m


  𝜇 m


  𝜇 m


  𝜇 m


  𝜇   m 2


  𝜇   m 2


  A   l 2   O 3


  A   l 2   O 3


  C o C r W N i


  C o C r W N i


    𝜇 m


    𝜇 m


    𝜇 m


    𝜇 m


  1980 − 1990


  1980 − 1990


   4  a  


   4  a  


   3  a    


   3  a    


   2  a    


   2  a    


   1  a    


   1  a    


  1995


  1995


  1970


    t   =   0 . 66   s


    t   =   0 . 66   s


    t   =   0 . 66   s


    t   =   0 . 66   s


    t   =   0 . 66   s


    t   =   0 . 66   s


    t   =   0 . 66   s


    t   =   0 . 66   s


    t   =   0 . 66   s


    t   =   0 . 66   s


    t   =   0 . 66   s


  (   F  x ,     F  y   y     F  z )


  (   F  x ,     F  y   y     F  z )


  (   M  x ,     M  y   y     M  z )


  (   M  x ,     M  y   y     M  z )


  C o N i C r M o


  C o N i C r M o


   ∑    F  x   [ N ]


   ∑    F  x   [ N ]


   ∑    F  y   [ N ]


   ∑    F  y   [ N ]


   ∑    F  z   [ N ]


   ∑    F  z   [ N ]


   ∑    M  x   [ N ∗ m ]


   ∑    M  x   [ N ∗ m ]


   ∑    M  y   [ N ∗ m ]


   ∑    M  y   [ N ∗ m ]


   ∑    M  z   [ N ∗ m ]


   ∑    M  z   [ N ∗ m ]


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


  A   l 2   O 3


  A   l 2   O 3


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


    𝝈  𝑴 𝒂 𝒙


  840   M P a


  840   M P a


  E ⋅ A


  E ⋅ A


  E


  E


  A


  A


  33 . 14   M P a


  33 . 14   M P a


  70 . 61   M P a


  70 . 61   M P a


  ~


  ~


  T   i 6 A   l 4 V


  T   i 6 A   l 4 V


  T   i 6 A   l 4 V


  M = r   ×   F           ( Ecuaci ó n   4 . 1 )


  M = r   ×   F           ( Ecuaci ó n   4 . 1 )


  r


  r


  M =  [      M  x     M  y     M  z ] =  [      r  y   F  z  −    r  z   F  y     r  z   F  x  −    r  x   F  z     r  x   F  y  −    r  y   F  x ]               ( Ecuaci ó n   4 . 2 )  


  M =  [      M  x     M  y     M  z ] =  [      r  y   F  z  −    r  z   F  y     r  z   F  x  −    r  x   F  z     r  x   F  y  −    r  y   F  x ]               ( Ecuaci ó n   4 . 2 )  


    r  x ,     r  y ,     r  z :


    r  x ,     r  y ,     r  z :


    F  x ,     F  y ,     F  z :


    F  x ,     F  y ,     F  z :


    M  t o t a l =     ∑  i  (   r  i ×   F  i )             ( Ecuaci ó n   4 . 3 )      


    M  t o t a l =     ∑  i  (   r  i ×   F  i )             ( Ecuaci ó n   4 . 3 )      


  T   i 6 A   l 4 V


  T   i 6 A   l 4 V


    M  x =   − 24    [ N ∗ m ] ,               M  y = − 13    [ m ∗ m ] ,               M  y = 7 . 7   [ N ∗ m ]


    M  x =   − 24    [ N ∗ m ] ,               M  y = − 13    [ m ∗ m ] ,               M  y = 7 . 7   [ N ∗ m ]


    M  x ,     M  y   y     M  z )  


    M  x ,     M  y   y     M  z )  


    M  R =  |  | M | | =      M  x 2 +   M  y 2 +   M  z 2 =       ( − 24 ) 2 +    ( − 13 ) 2 +    ( 7 . 7 ) 2 = 28 . 4    [ N ∗ m ] ( Ecuaci ó n   4 . 4 )  


    M  R =  |  | M | | =      M  x 2 +   M  y 2 +   M  z 2 =       ( − 24 ) 2 +    ( − 13 ) 2 +    ( 7 . 7 ) 2 = 28 . 4    [ N ∗ m ] ( Ecuaci ó n   4 . 4 )  


    M  x ,     M  y ,     M  z :


    M  x ,     M  y ,     M  z :


    M  R )


    M  R )


  I =     𝜋 ∗   d 4 64 =   𝜋 ∗   ( 0 . 014 ) 4 64   =   1 . 8857   x 10  − 9      [   m 4 ]         ( Ecuaci ó n   4 . 5 )


  I =     𝜋 ∗   d 4 64 =   𝜋 ∗   ( 0 . 014 ) 4 64   =   1 . 8857   x 10  − 9      [   m 4 ]         ( Ecuaci ó n   4 . 5 )


  I  


  I  


      m 4


      m 4


  c =   d 2   = 0 . 007    [ m ]           ( Ecuaci ó n   4 . 6 )


  c =   d 2   = 0 . 007    [ m ]           ( Ecuaci ó n   4 . 6 )


    𝜎  B =     M  R ∗ c  I = 130    [ M P a ]                 ( Ecuaci ó n   4 . 7 )      


    𝜎  B =     M  R ∗ c  I = 130    [ M P a ]                 ( Ecuaci ó n   4 . 7 )      


  C o C r M o


  C o C r M o


  c


  c


    m 4


    m 4


  M  


  M  


    𝜎  B


    𝜎  B


    𝜎  A =   F  A =     4 ∗ F  𝜋 ∗   d 2 = 16    [ M P a ]             ( Ecuaci ó n   4 . 8 )


    𝜎  A =   F  A =     4 ∗ F  𝜋 ∗   d 2 = 16    [ M P a ]             ( Ecuaci ó n   4 . 8 )


  A


  A


    m 2


    m 2


    𝜎  A


    𝜎  A


    𝜎  t o t a l =   𝜎  B +     𝜎  A   = 146      [ M P a ]           ( Ecuaci ó n   4 . 9 )


    𝜎  t o t a l =   𝜎  B +     𝜎  A   = 146      [ M P a ]           ( Ecuaci ó n   4 . 9 )


  E r r o r =     |   𝜎  F E M −     𝜎  a n a l í t i c o |    𝜎  F E M ∗ 100 % =    | 200   M P a −   146   M P a |  200   M P a ∗ 100 % = 27 %


  E r r o r =     |   𝜎  F E M −     𝜎  a n a l í t i c o |    𝜎  F E M ∗ 100 % =    | 200   M P a −   146   M P a |  200   M P a ∗ 100 % = 27 %


  A   l 2   O 3


  A   l 2   O 3


  250   M P a


  250   M P a


  840   M P a


  840   M P a


    t   =   0 . 66   s


  C o C r M o


  F e C r N i M o


  F e C r N i M o


  F y


  F y


  F z


  F z


  F z


  F z


  U 1   =   U 2   =   0


  U 1   =   U 2   =   0


  U R 1   =   U R 2   =   U R 3   =   0


  U R 1   =   U R 2   =   U R 3   =   0


  U 3


  U 3


    F z


    F z


  F z


  F z


    A L L K   E  M A X  A L L I E ∗ 100 % =     0 . 003912  0 . 134226 ∗ 100 %   = 2 . 91 %


    A L L K   E  M A X  A L L I E ∗ 100 % =     0 . 003912  0 . 134226 ∗ 100 %   = 2 . 91 %


    A L L K   E  M A X  A L L I E ∗ 100 % =     0 . 00802587  0 . 208694 ∗ 100 %   = 3 . 84 %


    A L L K   E  M A X  A L L I E ∗ 100 % =     0 . 00802587  0 . 208694 ∗ 100 %   = 3 . 84 %


  T   i 6 A   l 4 V


  T   i 6 A   l 4 V


  82 . 7   M P a


  82 . 7   M P a


  250   M P a


  250   M P a


  207   M P a   y   300   M P a


  207   M P a   y   300   M P a


  250   M P a


  250   M P a


    E  z = 6616 . 3


    G  x y = 2835 . 7


    G  x y = 2835 . 7


    G  x y = 2835 . 7


    G  x y = 2835 . 7


    G  x z = 4063 . 9


    G  x z = 4063 . 9


    G  x z = 4063 . 9


    G  x z = 4063 . 9


  F e C r N i M o


  F e C r N i M o


    G  y z = 4063 . 9


    G  y z = 4063 . 9


    G  y z = 4063 . 9


    G  y z = 4063 . 9


    v  x y = 0 . 4


    v  x y = 0 . 4


    v  x y = 0 . 4


    v  x y = 0 . 4


    v  x z = 0 . 25


    v  x z = 0 . 25


    v  x z = 0 . 25


    v  x z = 0 . 25


    v  y z = 0 . 25


    v  y z = 0 . 25


    v  y z = 0 . 25


    v  y z = 0 . 25


  1   x 10 5


  1   x 10 5


  F z


  F z


  C o C r M o


  T i − 29 N b − 13 T a − 4 . 6 Z r


  T i − 15 M o − 5 Z r − 3 A l


  T i − 15 M o − 5 Z r − 3 A l


  T i − 15 M o − 5 Z r


  T i − 15 M o − 5 Z r


  T i − 6 A L − 7 N b


  T i − 6 A L − 7 N b


  C o C r M o


  C o C r M o


  N i − T i


  N i − T i


  N i − T a l i o


  N i − T a l i o


  N i − T i t a n i o


  N i − T i t a n i o


  C o − N i − C r − M o


  C o − N i − C r − M o


  C o − C r − M o


  C o − C r − M o


  C P − T i


  C P − T i


  T i − 35 N b − 7 Z r − 5 T a


  T i − 35 N b − 7 Z r − 5 T a


  C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o ) .


  C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o ) .


  C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o )


  C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o )


  T i − 35 N b − 7 Z r − 5 T a


  T i − 35 N b − 7 Z r − 5 T a


  C o C r M o


  C o C r M o


  T i − 35 N b − 5 T a − 7 Z r − 0 . 4 O


  T i − 35 N b − 5 T a − 7 Z r − 0 . 4 O


      C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o )


      C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o )


  T i − 15 M o − 5 Z r


  T i − 15 M o − 5 Z r


  C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o )


  C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o )


  T i − 35 N b − 5 T a − 7 Z r − 0 . 4 O


  T i − 35 N b − 5 T a − 7 Z r − 0 . 4 O


   10 0


   10 0


  ( 𝜇   =   0 . 25


  ( 𝜇   =   0 . 25


  𝜇   =   0 . 3


  𝜇   =   0 . 3


  C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o )


  C o − N i − C r − M o   ( f o r j a d o )


    k g    m 3


    k g    m 3


  C o C r M o


  C o C r M o


    E  x = 9753 . 3


    E  x = 9753 . 3


    E  x = 3969 . 8


    E  x = 3969 . 8


    E  y = 9753 . 3


    E  y = 9753 . 3


    E  y = 3969 . 8


    E  y = 3969 . 8


    E  z = 16255 . 6


    E  z = 16255 . 6


    E  z = 6616 . 3


  C p − T i


  C p − T i


  T i − 13 N b − 13 Z r


  T i − 13 N b − 13 Z r


  T   i 6 A   l 4 V


  T   i 6 A   l 4 V


  T i − 35 N b − 5 T a − 7 Z r − 0 . 40


  T i − 35 N b − 5 T a − 7 Z r − 0 . 40


  T i − 35 N b − 7 Z r − 5 T a


  T i − 35 N b − 7 Z r − 5 T a


  T i − 29 N b − 13 T a − 4 . 6 Z r


  T i − 29 N b − 13 T a − 4 . 6 Z r


  T i − 15 M o − 5 Z r − 3 A l


  T i − 15 M o − 5 Z r − 3 A l


  C o − N i − C r − M o


  C o − N i − C r − M o


  C p − T i


  C p − T i


  T i − 13 N b − 13 Z r


  T i − 13 N b − 13 Z r


  T i − 35 N b − 5 T a − 7 Z r − 0 . 40


  T i − 35 N b − 5 T a − 7 Z r − 0 . 40


  T i − 35 N b − 7 Z r − 5 T a


  T i − 35 N b − 7 Z r − 5 T a


  T i − 29 N b − 13 T a − 4 . 6 Z r


  T i − 29 N b − 13 T a − 4 . 6 Z r


  C o C r M o


  C o C r M o


  T i − 15 M o − 5 Z r − 3 A l


  T i − 15 M o − 5 Z r − 3 A l


  T i − 15 M o − 5 Z r


  T i − 15 M o − 5 Z r


  T i − 6 A L − 4 V


  T i − 6 A L − 4 V


  T i − 6 A L − 7 N b


  T i − 6 A L − 7 N b


  N i − T i


  N i − T i


  N i − T i t a n i o


  N i − T i t a n i o


  N i − T a l i o


  N i − T a l i o


  C o − N i − C r − M o


  C o − N i − C r − M o


  C o − C r − M o


  C o − C r − M o


  C o − C r


  C o − C r


  T   i 6 A   l 4 V


  T   i 6 A   l 4 V


  C o − C r


  C o − C r


  C p − T i


  C p − T i


  T i − 6 A L − 4 V


  T i − 6 A L − 4 V


  T i − 35 N b − 5 T a − 7 Z r − 0 . 40


  T i − 35 N b − 5 T a − 7 Z r − 0 . 40


  T i − 13 N b − 13 Z r


  T i − 13 N b − 13 Z r


  T i − 35 N b − 7 Z r − 5 T a


  T i − 35 N b − 7 Z r − 5 T a


  T i − 29 N b − 13 T a − 4 . 6 Z r


  C o C r M o


  C o C r M o


  S i   O 2 ,     P 2   O 5 ,   C a O ,   N   a 2 O


  S i   O 2 ,     P 2   O 5 ,   C a O ,   N   a 2 O


  k N


  k N


   ∫  L   d x


   ∫  L   d x


    T 100


    T 100


  k N


  k N


  T   i 6 A   l 4 V


  T   i 6 A   l 4 V


  C o − C r


  C o − C r


  k N


  k N


  k N


  k N


  N


  N


  T   i 6 A   l 4 V


  T   i 6 A   l 4 V


  1 x  10 6   g  m o l


  1 x  10 6   g  m o l


  830   ~ 1023


  830   ~ 1023


  M P a


  M P a


  𝑻   𝒊  𝟔 𝑨   𝒍  𝟒 𝑽


  𝑻   𝒊  𝟔 𝑨   𝒍  𝟒 𝑽


  𝑪 𝒐 − 𝑪 𝒓


  𝑪 𝒐 − 𝑪 𝒓


  𝑻   𝒊  𝟔 𝑨   𝒍  𝟒 𝑽


  𝑻   𝒊  𝟔 𝑨   𝒍  𝟒 𝑽


  𝑪 𝒐 − 𝑪 𝒓


  𝑪 𝒐 − 𝑪 𝒓


   45 0


   45 0


   10 0


   10 0


  k N


  k N


    m m  m m


    m m  m m


  1 . 15 − 1 . 95   g  c   m 3


  1 . 15 − 1 . 95   g  c   m 3


  T i − 15 M o − 5 Z r


  T i − 15 M o − 5 Z r


  T i − 6 A L − 4 V


  T i − 6 A L − 4 V


  T i − 6 A L − 7 N b


  T i − 6 A L − 7 N b


  N i − T a l i o


  N i − T a l i o


  N i − T i t a n i o


  N i − T i t a n i o


  N i − T i


  N i − T i


  C o − C r − M o


  C o − C r − M o


  C o − C r


  C o − C r

