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RESUMEN. Se analizan los esfuerzos y las deforma-
ciones en el componente femoral de una prótesis de
Charnley para cadera, cuando se aplican cargas fisioló-
gicas. A partir de radiografías simples se determina la
geometría bidimensional del fémur y se analiza su res-
puesta a cargas que corresponden a la etapa de apoyo
medio de la marcha. Se emplea el Método del Elemento
Finito, en particular el paquete Ansys versión 5.3
(Ansys, Inc., Houston PA, EUA). Se consideraron tres
distintos materiales: hueso trabecular, hueso cortical
del canal medular y hueso cortical de las zonas medial y
lateral del fémur. Posteriormente se eligió el tamaño de
prótesis adecuado para el hueso estudiado y se insertó
en el modelo bidimensional del fémur. De igual forma,
se desarrollan seis espesores de capa de cemento, las
cuales varían de 1 a 6 mm. Los esfuerzos para el hueso
fueron similares a los correspondientes para el fémur
intacto, en tanto que los esfuerzos de menor intensidad
son los preferidos cuando se trata de los materiales
inertes: la prótesis y el cemento. De los espesores de la
capa de cemento estudiados, el de 3 mm presenta los
menores esfuerzos para la prótesis y el cemento, en tan-
to que el hueso trabecular es el que se asemeja en ma-
yor grado al caso del hueso intacto. Para el hueso corti-
cal, los resultados mejores corresponden al espesor de 4
mm. Con base en el presente estudio se recomienda em-
plear espesores de la capa de cemento de 3 a 4 mm.

Palabras clave: prótesis, cemento, elemento finito,
biomecánica, cadera, fémur, análisis.

SUMMARY. Stress and strain fields were analyzed
on femoral component of a Charnley hip prosthesis,
when physiological loads were applied. Bidimensional
geometry of femur was determined by plain X-rays and
its behavior was studied when loads corresponding to
stance phase of gait were applied. Finite element meth-
od, and Ansys version 5.3 (Ansys, Inc., Houston PA,
U.S.A.) were used. During analysis, three different ma-
terials were considered: trabecular bone, cortical bone
corresponding to the hollow part of bone and cortical
bone corresponding to the medial and lateral cortex of
femur. After that, prosthesis size was chosen to fit our
modeled bone and it was inserted on bidimensional fe-
mur model. In the same fashion, six cement layer thick-
ness are developed, varying from one to six centimeters.
It is desired that stress levels in bone be similar to those
found in intact femur, meanwhile lower stress levels are
preferable for inert materials such prosthesis as and ce-
ment. From six different layer thickness evaluated, a
three millimeters cap addresses lower stress levels be-
tween prosthesis and cement, meanwhile trabecular
bone presents closest stress levels to those correspond-
ing to intact femur. For cortical bone, best results were
obtained when cement was 4 millimeters thick. Based
upon the present studio we recommend cement mantle
thickness between three and four millimeters.

Key words: prosthesis, cement, finite element, biome-
chanics, hip, femur, analysis.

Algunos conceptos relativos a la aplicación de las prótesis
cementadas para cadera del tipo Charnley siguen siendo mo-
tivo de controversia, a pesar de que este tipo de prótesis ha
sido ampliamente empleado a lo largo de las últimas déca-
das. Uno de estos conceptos lo constituye el espesor de la
capa de cemento que se emplea para su colocación. Andriac-
chi y cols.1 con base en análisis de esfuerzos sugirieron em-
plear el espesor del manto de cemento lo más delgado posi-
ble. Por otra parte, Blacker y Charnley2 recomendaban em-
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plear una capa gruesa de cemento, ya que una capa delgada
se fragmentaría debido a las elevadas cargas que soporta.

Kwak y cols.12 desarrollaron un modelo bidimensional de
una prótesis cementada, por medio del método del elemento
finito. El estudio analizó espesores desde 1 hasta 5 mm. Los
autores encontraron que un espesor de 3 a 4 mm reduce los
niveles de esfuerzo en la prótesis, por lo que es el recomen-
dable. Existen, sin embargo, algunas limitaciones en este tra-
bajo, como son el empleo de una sola carga y la malla de ele-
mentos finitos que es muy simple, ya que cuenta con sólo
152 elementos. La práctica más aceptada, es considerar dos
cargas en los modelos de elementos finitos de las prótesis de
cadera,3,6,8,9,13-16,18 correspondiente a la fase de apoyo medio
de la marcha. Una carga representa el peso del cuerpo que se
transmite a través de la articulación de la cadera y se aplica a
la cabeza femoral; en tanto que la otra representa la acción
abductor mayor y se aplica al trocánter mayor.

Estudios clínicos5 han sugerido que el espesor de la capa
de cemento debe ser de 2 a 5 mm. Por su parte, otro estudio
que analizó la iniciación de las grietas y su consecuente pro-
pagación7 proporciona evidencias de que las grietas se ini-
cian en la superficie del vástago de la prótesis y se propagan
a través del manto de cemento, representando un mecanismo
de aflojamiento aséptico del implante. Siguiendo esta misma
línea, Kim y Mann11 proponen un modelo de la mecánica de
la fractura para estudiar la propagación de grietas a través
del cemento para estar en condiciones de recomendar el es-
pesor adecuado. Estos autores encontraron que capas de 1 ó
2 mm estarían sujetas a niveles de esfuerzo muy elevados,
por lo que recomiendan espesores de 3 ó 4 mm.

El propósito del presente trabajo es analizar el efecto del
espesor de la capa de cemento en una prótesis para cadera.
Para ello, se analizan espesores desde 1 hasta 6 mm, por
medio de modelos bidimensionales del método del elemen-
to finito.

El criterio de von Mises es el que se emplea en estos
modelos por ser el que mejor predice la falla del hueso.

Material y métodos

Se desarrolló un modelo bidimensional de un fémur a
partir de radiografías simples tomadas al fémur izquierdo
de un voluntario aparentemente sano, sin antecedentes de
traumatismos severos, de 27 años, 1.74 m de estatura y 70
kg de peso. Se dividió el fémur en cuatro áreas (Figura 1),
dos que corresponden al hueso cortical lateral y medial,
una al hueso del canal medular y la otra al hueso trabecu-
lar. La razón por la cual se consideraron dos tipos de hueso
cortical es que se trata de compensar el efecto que tiene la
geometría tubular del fémur, lo que hace que la porción del
canal medular tenga una mayor resistencia a la flexión que
las porciones lateral y medial. Por esta razón, la región del
canal medular puede resistir mayor esfuerzo que la lateral y
medial y se le asigna un módulo de elasticidad mayor.

Los datos correspondientes a la geometría del fémur se
alimentaron al software ANSYS University High versión

5.3 (Ansys, Inc., Houston PA, EUA), en una computadora
personal. La malla de elementos finitos consta de 4,829
elementos tipo Plane2 y 10,028 nodos (Figura 2).

A1

A4

A2

Figura 1. Materiales considerados para el modelo del hueso. Región
proximal con hueso trabecular. Región diafisaria dos tipos de hueso cor-
tical, medial y lateral.

Figura 2. Malla de elementos finitos. 4,829 elementos Plane2 y 10,028
nodos.
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Las cargas seleccionadas en el modelo corresponden a la
fase de apoyo medio de la marcha y consiste en la reacción de
la cadera, aplicada a la cabeza femoral y la acción del abduc-
tor mayor, aplicada al trocánter mayor, tal como se aprecia en
la figura 3. El extremo distal del modelo se considera fijo.

Posteriormente, se seleccionó un tamaño de prótesis de
Charnley (DePuy Inc, Warsaw IN, EUA) que fuera adecua-
do para el fémur empleado (catálogo 9623-43). Se obtuvie-
ron sus dimensiones y se desarrolló su correspondiente mo-
delo de elementos finitos. Se integró el modelo de la próte-
sis con el del hueso, tal como se muestra en la figura 4.

Se desarrollaron seis modelos hueso-prótesis-cemento,
en los cuales el espesor de la capa de cemento varió de 1 a
6 mm, con incrementos de 1 mm cada uno.

Las cargas consideradas son las mismas que se emplea-
ron en el caso del fémur intacto. Las propiedades mecáni-
cas de los materiales empleados se resumen en el cuadro 1.

Resultados

Las figuras 5 y 6 muestran los desplazamientos y los es-
fuerzos de von Mises para el hueso intacto. Los desplaza-
mientos son mayores en el extremo proximal debido a que
el fémur se considera fijo en el extremo distal. Se aprecia
una tendencia clara a desplazarse en sentido medial (Figu-
ra 5). Los esfuerzos encontrados (Figura 6) presentan su
valor máximo en una pequeña zona de la cortical por deba-
jo del trocánter menor. Otras zonas que presentan elevados
niveles de esfuerzo son las regiones tanto de la cabeza fe-
moral, como del trocánter mayor donde se aplicaron las
cargas, lo cual era de esperarse. La zona del calcar femora-
le se encuentra sometida al nivel de esfuerzos más elevados
de la epífisis proximal, en tanto que en la región diafisaria,
los esfuerzos para la cortical medial y lateral son más ele-
vados respecto de la región del canal medular. Esto se debe
a la mayor rigidez que se consideró para esta zona, lo cual
concuerda con la realidad.

La figura 7 muestra los desplazamientos para el espesor
del manto de cemento de 4 mm. Obsérvese que en este caso
el desplazamiento es similar al hueso intacto. La figura 8
muestra los esfuerzos de von Mises para el mismo caso. Se
presentan sólo las figuras correspondientes al desplaza-
miento y los esfuerzos de von Mises de un caso, en virtud
que las figuras correspondientes a los casos restantes son
casi idénticas. Debido al gran parecido encontrado se de-
terminaron los esfuerzos máximos para los seis casos, para
la prótesis, el cemento PMMA, el hueso trabecular y el cor-
tical (Cuadro 2).

Cuadro 1. Propiedades mecánicas de los materiales
empleados en el modelo.

Material Módulo elasticidad Relación de
(GPa) Poisson

Hueso trabecular 1 0.3
Hueso cortical lateral y medial 7.3 0.3
Hueso cortical canal medular 17 0.3
Acero inoxidable 316 LVM 200 0.3
Cemento PMMA 2 0.315.4°

Aductor mayor
1,732.7 N

21°

Relación de cadera
1,287.3 N

A9A9

A4

A10A10

A9A9

A1A1

Figura 3. Cargas consideradas en el modelo.

Figura 4. Integración del modelo de una prótesis de Charnley a un fémur.
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Discusión

Los implantes empleados en ortopedia presentan el in-
conveniente de reducir los niveles de esfuerzo en el hueso

que los rodea, lo cual constituye un fenómeno bien identifi-
cado. Esto se debe a la diferencia en módulo elástico que
tienen los tejidos (hueso cortical y trabecular) y el implan-
te metálico. La prótesis absorbe los esfuerzos y se reducen
en el hueso. En nuestro caso, este efecto se verifica si se
comparan los niveles de esfuerzo en el hueso intacto y en
el hueso con prótesis (Figuras 6 y 8). En la región del cal-

Figura 5. Desplazamientos para el hueso intacto. Las líneas punteadas
muestran la posición del hueso antes de aplicar las cargas. El desplaza-
miento se magnificó 40 veces.

ANSYS 5.3
SEQV

DMX=0.268-03
SMN=169.301

SMX-0.108C+07
SMXB=

0.167E+07
169.304
119924
239678
359433
479187
598912
718696
838451
058205

0.108E+07

Figura 6. Esfuerzos de von Mises para el fémur intacto.

ANSYS 5.3
SEQV (AVG)

DMX=0.259E-03
SMN=1219

SMX=0.189E+07
SMXB=0.295E+07

1219
210927
420634
630342
840049

0.150C+07
0.126E+07
0.147E+07
0.168E+07

Figura 7. Desplazamientos para el modelo prótesis-cemento-hueso.

Figura 8. Esfuerzos de von Mises para el modelo prótesis-cemento-hueso.
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car y de la cortical proximal lateral, los niveles de esfuerzo
son menores para el hueso con prótesis respecto al hueso
intacto. Por lo contrario, en la región del fémur que rodea
la punta del vástago femoral, los esfuerzos son mayores.
Este mismo fenómeno fue identificado por Maquet y cols.17

Estos autores emplearon fotoelasticidad de transmisión
para analizar el comportamiento biomecánico de una próte-
sis de Furlong. El modelo es también bidimensional y se le
aplicaron las mismas cargas que al modelo presentado. En
este trabajo experimental se identificaron zonas del calcar
que presentaban menor nivel de esfuerzo, en tanto que en
la punta del implante los esfuerzos eran más elevados que
para el hueso intacto. Estos resultados fueron correlaciona-
dos con observaciones clínicas, en las cuales se aprecia una
disminución en la densidad mineral ósea en la zona someti-
da a menor nivel de estímulo mecánico, en tanto que en-
contraron un incremento tanto en el volumen, como en la
densidad del hueso que está sometido a mayor esfuerzo en
un plazo de seis meses a cuatro años postquirúrgico.

Estas observaciones concuerdan con la teoría de la re-
modelación adaptativa del hueso,18 en la que se afirma que
el hueso se adapta a las solicitaciones a que se somete, o
sea el llamado estímulo mecánico. Un mayor nivel de estí-
mulo mecánico resultará en un incremento de la densidad
mineral ósea (DMO); por lo contrario, una disminución en
el estímulo mecánico traerá como consecuencia una dismi-
nución en la DMO.

En el cuadro 2 se aprecian los valores máximos de es-
fuerzo de von Mises para el hueso con prótesis. No se hace
distinción entre hueso cortical lateral y medial, y el del ca-
nal medular.

El criterio para elegir los espesores que representen los
mejores resultados tiene que ver con los conceptos de la teo-
ría de la remodelación ósea, para los tejidos vivos; en tanto
que para los materiales inertes deberán elegirse los que pre-
senten los menores niveles de esfuerzo, en particular para el
cemento PMMA, por ser el más susceptible de fallar.

Aplicando estos criterios, los mejores resultados son, en
lo que concierne a la prótesis, espesores de 3 y 4 mm; para
el cemento, la elección es 3 y 2 mm de espesor; para el
hueso trabecular, los espesores que dan los mejores resulta-
dos son de 3 y 4 mm.

A primera vista se podría pensar que los mejores resul-
tados para el hueso cortical lo constituyen los espesores
que presentan los esfuerzos máximos más elevados. No
obstante, en el hueso cortical existe una distribución de
esfuerzos que ha sido alterada por la presencia de la pró-

tesis y causa que disminuyan los esfuerzos en el extremo
proximal de las corticales medial y lateral (incluyendo al
calcar) y que aumenten en el área de la punta del vástago.
Los mejores resultados serán entonces los que presenten
los esfuerzos en el calcar más elevados y los menores en
la punta del vástago. El espesor de la capa de cemento
que presenta los máximos esfuerzos en el calcar es de 5
mm, seguido de los de 6 y 4 mm; en tanto que, en la pun-
ta del vástago, los esfuerzos mínimos se presentan para el
espesor de 1 mm, seguido de los espesores de 3, 2 y 4
mm. El espesor que presenta el balance más favorable es
el de 4 mm, en virtud de presentar esfuerzos en el calcar
relativamente altos, combinados con esfuerzos en la pun-
ta del vástago relativamente bajos.

Es claro que el espesor de 3 mm es la mejor opción de las
estudiadas, en virtud de que es la primera elección para tres
de los cuatro componentes analizados. Se considera que el
espesor que tiene el mejor desempeño para el hueso cortical,
es la segunda opción para la prótesis y el hueso trabecular, y
que, en el caso del cemento, los esfuerzos máximos para los
espesores de 2, 3 y 4 mm son muy similares entre sí.
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