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RESUMEN

En este trabajo se presenta la evaluacion y comparacion de un nuevo disefio
de protesis de superficie de cadera en términos de cinematica y esfuerzos de
contacto contra la protesis de superficie de cadera convencional. Para realizar
dicha evaluacion y comparacion, ambos disefios fueron virtualmente implantados
en un modelo de disefio cadaveérico asistido por computadora. Se emple6 software
comercial para simular los movimientos de flexion, abducciény rotacion interna
a 90° de flexion para determinar el pinzamiento entre el cuello femoral y el
acetabulo. Por otro lado, el efecto de carga en borde como consecuencia de varias
inclinaciones y microseparaciones del componente acetabular fue analizado
utilizando Método de los Elementos Finitos en ambos disefios. Ademas, este efecto
fue validado en el simulador de articulacion de cadera FIME II. Los resultados
del nuevo disefio exhibieron un significativo incremento en el movimiento antes del
pinzamiento de 12.8° + 1.3° para la flexion, 7.8° £ 1.9° para la abduccion y 13.1°
+ 3.2° para la rotacion interna. Asimismo, el nuevo disefio mostrd reduccion en
el esfuerzo de contacto y desgaste de tipo franja durante la fase de asentamiento
causado por el efecto de microseparacion.

PALABRAS CLAVE

Disefio acetabular MARMEL, implante de cadera de superficie, rango de
movimiento, dafio por pinzamiento, método de elementos finitos, contacto de
borde.

ABSTRACT

This paper presents the assessment and comparison of a new hip resurfacing
prosthesis design in terms of kinematics and contact stress in contrast with that
of the conventional hip resurfacing prosthesis. To perform such assessment and
comparison, both designs were virtually implanted in a cadaveric computer-aided
design model. Commercial software was employed to simulate the movements
of flexion, abduction and internal rotation at 90° of flexion to determine the
impingement between the femoral neck and the acetabulum. On the other hand,
the edge load effect as consequence of various inclinations and microseparations
of the acetabular component was analyzed in both designs by means of Finite
Element Analysis. In addition, this effect was validated in the FIME 11 hip joint
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simulator. The results of the new design exhibited a
significant increase in movement before impingement
of 12.8° + 1.3° for flexion, 7.8° + 1.9° for abduction
and 13.1° £ 3.2° for internal rotation. Moreover,
the new design showed a reduction in contact stress
and stripe wear during the running-in due to the
microseparation effect.

KEYWORDS

MARMEL acetabular design, hip resurfacing
implant, range of movement, impingement, finite
element method, edge contact.

INTRODUCCION

La artroplastia de cadera de superficie (HRA) ha
sido usada ampliamente en las tltimas dos décadas
para pacientes jovenes y activos como una alternativa
al reemplazo total de cadera (THR). Esto se debe
a ventajas importantes como son: conservacion de
masa osea femoral proximal, optimizacion de la
transferencia de esfuerzo hacia el fémur proximal
dado el amplio diametro de la articulacion y el ofrecer
mayor estabilidad.'” Sin embargo, actualmente el
¢xito de la HRA depende de la seleccion adecuada
de paciente, de la curva de aprendizaje del cirujano,
y de la correcta técnica quirrgica.> !

A pesar de dichas ventajas, se ha reportado una
reduccion significativa en el rango teorético de
movilidad (ROM) de la HRA con respecto de la
THR," no obstante hay controversia debido a los
resultados contradictorios entre ROM tedrico y
clinico de la THR y la HRA.'>14

Otro problema reportado en la HRA ha sido la
anormalidad de la relacion cabeza-cuello femorales.
Se ha reportado que una relacion reducida de cabeza-
cuello es un factor que resulta en: pinzamiento,
ROM reducido, mayor probabilidad de dislocacién
y patrones de desgaste anormales.'> Aparte de estas
complicaciones, el pinzamiento del cuello femoral
sobre el borde del componente acetabular de la
HRA debido al mal posicionamiento de la copa ha
sido relacionado con la fractura del cuello femoral,'®
y notable desgaste de tipo franja sobre la cabeza
femoral por impacto con el borde de la copa causado
por la microseparacion en la fase de contacto del
talon en el ciclo normal de marcha.!”" Este tipo de
desgaste, llamado por varios autores como “desgaste
de franja”,?*?' ha sido encontrado utilizando el
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simulador de cadera FIME II con modo de prueba
de microseparacion.?>* Ademas, estos hallazgos han
coincidido con componentes revisados debido a la
presencia de pseudotumores que han sido observados
cerca del borde del implante, coincidiendo con el
desgaste de franja producido por carga en el borde
del implante.20:!:24

Para profundizar mas en esta materia, en este
articulo ha sido evaluado el comportamiento
cinematico y el esfuerzo de contacto de un nuevo
disefio académico de HRA llamado MARMEL.
Asimismo, se discutidé su posible efecto sobre la
carga en borde y el mecanismo de desgaste de
franja.

MATERIAL Y METODOS

En este trabajo se propone un nuevo disefio de
protesis de HRA llamada MARMEL con el proposito
de conseguir un mejor ROM antes de producirse
el pinzamiento en el cuello femoral y el borde del
componente acetabular. Por otro lado, se incorpora
un radio del borde en la copa para disminuir el
esfuerzo de contacto producido por el efecto de
microseparacion.

Para evaluar y comparar el comportamiento
cinematico de esta nueva propuesta, los disefios
HRA convencional y MARMEL fueron implantados
virtualmente en el mismo modelo de disefio cadavérico
asistido por computadora (CAD). Posteriormente se
llevé a cabo una simulacion cinematica utilizando
software comercial para calcular el comportamiento
del ROM en ambos disefios. Ademas, se realizd
una simulacion tridimensional de elementos
finitos para estudiar el efecto de carga en borde
como consecuencia de diferentes inclinaciones del
componente acetabular.

Disefio de prétesis MARMEL

Las caracteristicas de disefio de los componentes
femoral y acetabular de la HRA convencional se
muestran en la figuras lay 1b. En la figura Icy 1d
se muestran los componentes femoral y acetabular
de diseio MARMEL.

Las principales diferencias del MARMEL con
respecto del disefio de la HRA convencional son un
corte de 45° del material y 1 mm en el radio de la
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Fig. 1. Analisis de las caracteristicas de los disefios de
los implantes de superficie de cadera. a) Componente
femoral de HRA convencional, b) acetabulo de HRA
convencional, c) componente femoral del disefio MARMEL
y d) acetabulo del disefio MARMEL.

parte interna del borde acetabular, que se muestran
en la figura 1d. Esta modificacion en la geometria fue
disefiada para mejorar el ROM antes de que ocurra el
pinzamiento y mejorar la distribucion de esfuerzos
de contacto. El d&ngulo de cobertura del componente
acetabular MARMEL es de 165°. El componente
femoral puede ser adaptado para tamafios de 38 a
54 mm, resultando en una relacidén cabeza-cuello
mayor que 1.2 para todos los casos. El diametro
exterior del componente acetabular es 6 mm mayor
que su diametro interior, teniendo asi un espesor de
pared de 3 mm.

Parametros del modelo

El tamafio de cabeza femoral [Dcabeza]
seleccionado para este estudio fue de 46 mm
debido a que es un tamafio comtinmente utilizado.”
El diametro del cuello [Dcuello] fue de 38.3 mm,
resultando en una relacion anatémica de diametro
cabeza-cuello de 1.227, el cual es un valor mayor que
el recomendado por otros investigadores.''>2¢ Los
componentes femoral y acetabular del MARMEL
y de la HRA convencional fueron virtualmente
implantados en el mismo modelo cadavérico CAD
para evitar diferencias por geometrias particulares
de fémur y huesos pélvicos, y otras por edad y sexo
de acuerdo a otros trabajos.!2%7:28.29:30
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Simulacién cinematica

En acuerdo con otros autores,’? dos sistemas
anatdémicos, uno para la pelvis y otro para el fémur,
fueron utilizados para definir la orientacion neutral
de la cadera. El plano pélvico anterior que representa
el sistema de coordenada pélvico fue construido por
los puntos: espina iliaca anterior superior (ASIS) y el
punto medio de los tubérculos pubicos (PT). El eje
femoral (FA) corre a través de la cadera y del centro
de la rodilla (KC) con la linea intercondilar pasando
paralelamente al plano pélvico anterior. La figura 2
ilustra lo descrito.

El componente femoral de superficie de cadera
(cabeza de 46 mm) fue virtualmente implantado en
la posicidn apropiada acorde a las caracteristicas de
orientacion mencionadas anteriormente, manteniendo
el centro fisico de la articulacion de la cadera a 0°
de anteversion y angulo cervicodiafisario a 135°. El
componente acetabular fue colocado en siete posiciones
de anteversion (-15°, -10°, -5°, 0°, 5°, 10° y 15°) y tres
de inclinacién (40°,45°y 50°). Estas 21 combinaciones
de posiciones de implante fueron examinadas en los
disenos MARMEL y HRA convencional hasta que
ocurriera pinzamiento en la protesis o el hueso; el ROM
maximo fue determinado por el indicador de colision

Fig. 2. Orientacion neutral del sistema de coordenadas
de referencia. Espina iliaca anterior superior (ASIS),
Tubérculos pubicos (PT), Centro de la rodilla (KC) y Eje
femoral (FA).
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del software. En este analisis no fue considerada la
interposicion de tejidos blandos.

Se examinaron los movimientos de flexion,
abduccion y rotacidon interna de las posiciones
de implante a 90° de flexion de acuerdo a otros
autores.**3*¥ El centro de rotacion fue idéntico en
ambos disefios. La posicion neutral de inicio para
flexion y abduccién fue de 0° de flexion, 0° de
abduccion, y 0° de rotacion. Para obtener rotacion
interna a 90° de flexion, el primer movimiento fue
90° de flexion y el segundo fue la rotacion interna.
En la figura 3 se muestra el modelo CAD pélvico
con el componente acetabular posicionado a 45°
de inclinacion y 0° de anteversion. La figura 3a
muestra la posicion de inicio, la figura 3b muestra

Fig. 3. Vista lateral del modelo CAD. a) Posicion de inicio,
b) flexion maxima con HRA convencional y c) flexion
maxima con el diseno MARMEL.

la flexiobn maxima del componente acetabular de la
HRA convencional y la figura 3¢ muestra la misma
del componente acetabular de MARMEL.

Simulacion de modelo de elementos finitos

Una simulacién tridimensional por el método
de elementos finitos (FEM) fue llevada a cabo
para determinar el efecto de carga en borde
como consecuencia de distintas inclinaciones del
componente acetabular de los disefios de MARMEL y
laHRA convencional. Los componentes acetabulares
fueron orientados en dos posiciones de inclinacion
(30°y60°) con el fin de representar la peor situacion
de implante posible, tal y como se muestra en la
figura 4.

Un total de 3,760 y 8,428 elementos de 8 nodos
se utilizaron para construir la copa y la esfera. Se
aplicéd una carga fijada en 2,500 N en el centro
del componente femoral orientado a 13° desde la
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Fig. 4. a) Modelo tridimensional de elementos finitos, b)
HRA posicionada con un angulo de inclinacion de 30° y
) con una inclinacion de 60°.

direccion vertical, vector de contacto tipico durante
una caminata normal.*® En este estudio se utilizaron
un moddulo elastico de 230 GPa y una relacion de
Poisson de 0.3 para los componentes de aleacion
Co-Cr-Mo. El huelgo diametral fue establecido a
120 um para las simulaciones con base en disefios
actualmente disponibles.2,37 Se modelo el efecto
de microseparacion para ambos disefios. Este
efecto se consiguid separando perpendicularmente
el componente femoral 380 um del componente
acetabular y luego recolocando el componente
femoral en direccidon vertical para generar un
contacto en el borde acorde con otros autores.?>* El
modelado FEM fue resuelto utilizando el software
ANSYS Workbench 13.0™.

Prueba del simulador de cadera FIME Il

Dos implantes de Co-Cr-Mo fueron fabricados por
el método de fundicion para producir la configuracion
metal sobre metal de los componentes femoral y
acetabular de 46 mm de didmetro tanto para el disefio
MARMEL como para el de HRA convencional.
Los componentes fueron maquinados y terminados
siguiendo especificaciones controladas de implante.
Para este proposito se midieron el huelgo diametral
(Cd), larugosidad (Ra) y la esfericidad utilizando una
maquina de medicion de coordenadas (CMM) y un

Table I. Dimensiones principales de los componentes
cabeza y copa.

Muestra Huelgo Rugosidad Esfericidad
diametrial del del
principal componente | componente
Ca(pm) R.(nm) (pm)

HRA 90.8-102.4 |[17.2-18.5 1.273-2.831
(n=2)

MARMEL | 95.2-107.1 24.1-21.8 1.892-2.056
(n=2)
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perfilometro. Estos parametros de los componentes
de la articulacion se muestran en la tabla I.

Se realizaron pruebas de desgaste de las muestras
de articulacion hasta 5 x 10° ciclos en un simulador
de articulacion de cadera FIME II tri-axial con
microseparacion.’® Las muestras de implantes
fueron montadas con una orientacion de 60° de
inclinacién de las copas acetabulares por encima de
las cabezas femorales. El perfil de carga utilizado fue
el ciclo de marcha* con un maximo de 2500 N. Las
cabezas femorales fueron montadas en una cdmara
con movimiento rotatorio en un angulo de 23° con
respecto del plano horizontal y fueron rotadas sobre
un eje vertical a una frecuencia de 1.2 Hz, llegando
a £23° de flexion-extension, £23° de abduccion-
aduccion y +7.5° de rotacidn interna-externa. Se
programo6 la microseparacion de 0.5 mm entre la
copay la cabeza para cada ciclo. Se utilizo suero fetal
bovino (INVITROGEN 10091148) como lubricante
en la prueba de desgaste. El suero fue diluido a 25
por ciento usando agua desionizada.

RESULTADOS Y DISCUSION

Los resultados de este estudio muestran que el
ROM es directamente influenciado por la posicion
en que el componente acetabular es implantado. Los
resultados estan de acuerdo con los hallados por
otros autores.!>!® Las figuras 5-8 muestran una vision
general del ROM maximo de flexion, abduccion
y rotacion externa e interna a 90° de flexion. La
simulacion cinematica para cada combinacion de
movimiento y para todas las posiciones del implante
fue examinada hasta que ocurriera el pinzamiento
entre el componente o en el hueso tanto para el disefio
MARMEL como el de HRA convencional.

En las figuras 5a y 5b se muestran los resultados
para el ROM maximo de flexion. Se observo que
asi como incrementaron los angulos acetabulares de
anteversion e inclinacion, incremento la flexion del
ROM tanto para el diseio MARMEL como para el
HRA convencional. Sin embargo, fue notable que
en este movimiento el diseio MARMEL exhibi6 un
ROM 12.8°+ 1.3° superior con respecto al disefio de
HRA convencional, como lo muestra la figura 5Sc.

En la figura 6 se muestra el ROM maximo de
abduccion a 0° de flexion y 0° de rotacion. En
las figuras 6a y 6b es posible observar una linea
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con el disefio MARMEL.
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punteada que marca el maximo ROM fisioldgico
antes de que se diera el pinzamiento en el hueso.
Sin embargo, cuando el dafio 6seo ocurrid, se
continud con la simulacién cinematica hasta que
el pinzamiento del cuello femoral llegara al borde
del componente acetabular con el fin de investigar
el ROM tedrico del nuevo diseio MARMEL. Con
respecto al movimiento de abduccion de la Figura
6¢, es posible observar que el ROM increment6 7.8°
+ 1.9° en el diseio MARMEL con respecto al de
HRA convencional.

En la figura 7 se muestra el madximo ROM de
rotacion interna a 90° de flexion. En las figuras 7a
y 7b se muestran los resultados de médximo ROM
para la rotacion interna. La simulacion cinematica
para rotacion interna a 90° de flexidon present6 una
colision por el limite fisiologico natural del ROM a
12.9° antes de que ocurriera el pinzamiento 6seo. No
obstante, la simulacion continud hasta el pinzamiento
oseo para investigar el ROM teorico. Ademads, en
algunos casos fue imposible conseguir los 90° de
flexion para la posicion de inicio sin pinzamiento,
y por ello la rotacién interna en esa posicion no
fue considerada para estos casos. En la figura 7c se
muestra el incremento en el movimiento de 13.5° +
2.5%para el diseio MARMEL con respecto al de HRA
convencional para rotacion interna a 90° de flexion.

El ROM maximo para rotacion externa a 90° de
flexion se muestra en la figura 8. Los resultados del
ROM maéximo para rotacion interna se muestran
en las figuras 8a y 8b. Se observo que conforme
se incrementaron los angulos acetabulares de
anteversion e inclinacion, se incrementd el ROM de
rotacidon externa en ambos disefos. El incremento de
ROM en este movimiento en el diseno MARMEL
fue de 13.4° £ 1.8° con respecto al de HRA
convencional.

En la tabla II es posible observar los resultados
de varios autores que han reportado dafio femoral-
acetabular en el ROM maximo de flexion, abduccion
y rotacion interna con flexion de 90°. Como
era esperado, la mayoria de la literatura incluye
comparaciones entre la HRA y el THR convencional
con diferentes tamafios de implante y posiciones del
componente acetabular. Con base en estos resultados,
el analisis computarizado para la HRA convencional
llevado a cabo en este estudio concuerda con la
mayoria de los autores, excepto Kluess et al.,
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Table Il. Comparacion de los estudios sobre ROM de la cadera para pinzamiento femoro.

Tamano Orientacion Movimientos analizados
del acetabular IR a o
Autores Implante | implante (inclinacion, Flexién Abduccion | 90°de | ER2%0
(mm) anteversion) flexion de flexion
Kubiak et al. NH ND ND 122+16° 63+10° 35+6° 102+14°
Kluess et al. HRA 48 45°,+15° 78° ND 14° ND
Incabo et al. HRA AV 45°,+20° 111° ND 8° 41°
Newman et al. HRA AV AV 94+12° 25+8° ND ND
Lavigne et al. HRA 46 ND 90° 40° ND ND
Williams et al. HRA 44 30°,+25° 108° 60° ND ND
Stulberg et al. HRA AV AV 104° 45° ND ND
HRA 95° 70°
Howie et al. AV AV ND ND
THR 100° 50°
Robinson et al. THR 28 45°,+20° 132° ND 28° ND
Burroughs et al. THR 44 ND 107° ND 24° ND
NH Cadera normal ND No hay datos
HRA Artroplastia de cadera de superficie AV Promedio
THR Reemplazo total de cadera IR Rotacion Interna

ER Rotacion externa

como lo muestra la tabla. Se sugiere que el método
implementado en este estudio fue satisfactorio.
Basado en ello, el incremento del ROM en todos
los tipos de movimientos con el disefio acetabular
MARMEL podria ser una contribucion importante
para mejorar el desempeiio, reduciendo la posibilidad
de luxacion por causa del efecto de palanca que se
da en el borde de contacto en las protesis de HRA.
No obstante, es necesario mas trabajo para elucidar
de forma detallada el efecto del tamafio femoral y
los tejidos suaves.

Por otro lado, en la figura 9 se muestran los
resultados de la simulacion de esfuerzo de contacto
con una microseparacion de 380 um seguido por
contacto con el borde (ver seccion 2.4) en ambos
disefos. En las figuras 9a y 9b se muestran la
distribucion equivalente de esfuerzos de contacto
Von Mises a 30° de inclinacion para los disefios de
HRA convencional y MARMEL, respectivamente.
Las figuras 9c y 9d corresponden a la distribucion
equivalente Von Mises de esfuerzo de contacto a 60°
para los disefios de HRA convencional y MARMEL,
respectivamente.

A 30° de inclinacion, los esfuerzos maximos en
la cabeza femoral para el disefio HRA convencional
y MARMEL fueron de 33.8 y 32.95 MPa,
respectivamente. Los esfuerzos de contacto en
ambos componentes femorales fueron similares
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Fig. 9. Vista isométrica de la distribucion equivalente de
esfuerzos Von Misses para la copa y la cabeza. a) HRA
convencional a 30° de inclinacion de la copa, b) MARMEL
a 30° de inclinacion de la copa, c) HRA convencional
a 60° de inclinacion de la copa y d) MARMEL a 60° de

inclinacion de la copa.
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en comparacion con aquellos de los componentes
acetabulares, las cuales fueron de 90.56 y 64.05 MPa
para el disefio de HRA convencional y MARMEL,
respectivamente. Observando las figuras 9a y 9b, es
evidente que en el diseio MARMEL la distribucion
de esfuerzos es mas amplia con respecto a la
distribucion de tipo franja presente en el de HRA
convencional. Por su parte, a 60° de inclinacion, los
esfuerzos maximos en la cabeza femoral fueron de
43y 3,221 MPa en el disefio de HRA convencional
y MARMEL, respectivamente, mientras que en
los componentes acetabulares fueron de 94.83 y
68.65 MPa en el HRA convencional y MARMEL,
respectivamente. Es posible observar en las Figuras
9c¢ y 9d un comportamiento similar a 30° con mejor
distribucion de esfuerzo en el MARMEL con
respecto de la HRA convencional.

El esfuerzo de contacto producido por el efecto
de microseparacion mostro diferencias con respecto
a los angulos de inclinacioén de 30° y 60°. Esto era
esperado y puede ser explicado en términos de area
de contacto nominal entre la esfera y el borde de
la copa, la cual depende de la posicidn inicial de
la copa, que esta sujeta a angulo de inclinacion.*!
Estas observaciones pueden estar relacionadas con la
técnica quirtirgica indicada para este tipo de protesis
donde la posicion femoral sugerida estd levemente
desviada en posicion valga para reducir el riesgo de
fractura del cuello femoral.? Por otro lado, el nuevo
diseno MARMEL de componente acetabular tiene la
habilidad de reducir la distribucion de la presion de
contacto cuando esta mas cerca del borde en ambos

Fig. 10. Desgaste de tipo franja en disefos a) HRA
convencional y b) MARMEL a 60° de inclinacion.
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angulos de inclinacion. También se observa que los
patrones de distribucion de contacto fueron similares
en ambos angulos para ambos disefios. El patron de
distribucion de esfuerzo de tipo franja exhibido por
la HRA convencional en este estudio es consistente
con superficies femorales dafiadas de protesis de
HRA removidas “in vivo”.

En contraste, el disefio MARMEL mostré menor
esfuerzo de contacto en el borde con un patréon
de distribucion de esfuerzo circular definido para
ambos angulos de inclinacion. Ademas, el esfuerzo
maximo de contacto en los componentes de HRA con
distribucion de franja (ver figuras 9a y 9c) es mayor
que la encontrada en el diseno MARMEL con una
distribucion circular pequeia (ver figuras 9b y 9d).

El analisis FEM fue validado cuando las
superficies dafiadas de la articulacidon del disefio
MARMEL y de la HRA convencional fueron
observadas (ver figura 10). En ambas condiciones
se observé desgaste de franja a causa del contacto
de metal de la esfera sobre metal de la copa en el
implante de articulacién de cadera, con proteinas
adheridas a la superficie. Fue evidente que el dafio
por desgaste de franja fue menor en el MARMEL.
La pérdida total regular por desgaste volumétrico fue
medida a 5 x 10° ciclos de carga, como se muestra
en la figura 11.

En términos de desgaste, estas observaciones
sobre la distribucion maxima de esfuerzos aunados
a un menor esfuerzo de contacto en el borde
confirman que las asperezas involucradas durante
el contacto con deslizamiento pueden llevar a
menor dafio de superficie en el diseio MARMEL
con respecto al de HRA. Ademas, de acuerdo con
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Fig. 11. Desgaste volumétrico regular de HRA convencional
y de MARMEL a 5 x 10° ciclos.
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la teoria de lubricacion, la geometria del disefio
acetabular MARMEL con un corte en el borde de
45°y un radio producen superficies con geometrias
no paralelas que resulta en un mejor escenario
para un régimen hidrodinamico. Sin embargo, son
necesarios futuros estudios para analizar el escenario
elastohidrodinamico por medio de la ecuacion de
Reynolds para teoria de lubricacion.

CONCLUSIONES

En este trabajo se confirmo el efecto del disefio
MARMEL en el incremento del ROM en todas las
posiciones acetabulares con cambios menores en
el disefio de HRA convencional, el cual puede ser
facilmente adoptado para la industria médica. Por
otra parte, este diseflo tiene un alto potencial para
reducir la distribucion de la presion de contacto
cuando ocurre el contacto con el borde debido a
la microseparacion entre el borde del componente
acetabular y el cuello femoral.
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