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âåðòëóæíîãî êîìïîíåíòà ýíäîïðîòåçà 

òàçîáåäðåííîãî ñóñòàâà
Резюме. Актуальность. Ацетабулярная реконструкция с применением ввинчивающихся вертлужных компо-
нентов представляется наиболее перспективной с позиции достижения длительной стабильности имплантата, 
в том числе в случаях сложных, нестандартных и ревизионных вмешательств. Однако причины развития неста-
бильности конструкции остаются недостаточно определенными, что свидетельствует об актуальности поиска 
решений в плоскости биомеханических исследований микровзаимодействий в зоне контакта «эндопротез/
кость». Цель: определение рациональных параметров геометрии резьбового элемента ввинчивающейся чаш-
ки эндопротеза тазобедренного сустава. Материалы и методы. Построены конечноэлементные расчетные 
модели, отличающиеся формой и размерами резьбового элемента чашки эндопротеза, а также величиной 
угла наклона конуса чашки относительно вертикальной оси. Критерием эффективности резьбового элемента 
были выбраны величины максимальных напряжений в костном массиве. Исследование выполнялось в среде 
программного комплекса ANSYS. Результаты. Наиболее эффективной с точки зрения распределения локаль-
ных нагрузок в зоне контакта «эндопротез/кость» является модель резьбового элемента, поперечное сечение 
которого представлено в виде прямоугольного треугольника, опирающегося своим катетом на костный мас-
сив. Этот результат справедлив как при опоре корпуса чашки на кость, так и при ее отсутствии. Изменение 
угла наклона образующей чашки до 15° привело к разнонаправленному изменению напряженно-деформи-
рованного состояния в костном массиве — увеличению напряжений у моделей 2 и 3 и снижению у модели 1 
(опора гипотенузой на костный массив). При оценке влияния величины угла наклона образующей (0–15°) на 
напряженно-деформированное состояние для модели 1 наименьшие пиковые нагрузки выявлены при 5–15° 
углах наклона. Представленная качественная картина напряженного состояния тазовой кости в ходе имплан-
тации является неоднородной и требует дальнейших исследований. Выводы. Обоснование рациональной 
геометрии конструкции ввинчивающегося компонента эндопротеза следует реализовывать в плоскости оцен-
ки контактных взаимодействий узла «эндопротез/кость», что объективизирует биомеханическую картину в зоне 
контакта. Выявлено, что наиболее эффективной является модель резьбового элемента, поперечное сечение 
которого представлено в виде прямоугольного треугольника, опирающегося катетом на костный массив, что 
целесообразно учитывать при выборе конструкции имплантата.
Ключевые слова: тазобедренный сустав; эндопротез; вертлужный компонент; резьбовой элемент; ме-
тод конечных элементов; напряженно-деформированное состояние

Ââåäåíèå
Прогрессивный рост количества операций тоталь-

ного эндопротезирования тазобедренного сустава 
(ТЭТС) по всему миру обусловливает увеличение доли 
ревизионных вмешательств, несмотря на существен-
ные прогрессивные научно-технические разработки 
в отрасли [17, 18, 20]. Так, по данным регистров эн-
допротезирования Европы и США [2, 4–6, 9, 11–13], 

соотношение первичного и ревизионного эндопроте-
зирования тазобедренного сустава в мире составляет 
5 : 1, а доля ревизионных вмешательств колеблется от 
15 до 24 %. Следует отметить, что 70 % всех ревизий 
выполняется из-за нестабильности вертлужного ком-
понента, ведущая причина развития которой — не-
соответствие имплантата морфоимплантационным 
характеристикам вертлужной впадины, а также изме-
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нение структуры костных элементов впадины в про-
цессе функционирования эндопротеза [17, 20, 11–13]. 
Среди возможных вариантов ацетабулярной рекон-
струкции в ходе ТЭТС бесцементные ввинчивающиеся 
вертлужные компоненты (ВК) представляются наибо-
лее перспективными с позиции достижения длитель-
ной стабильности имплантата, в том числе в случаях 
сложных, нестандартных и ревизионных вмешательств 
[1, 10, 14, 15, 18]. Будучи впервые примененным орто-
педами в первой трети XX века, принцип бесцемент-
ной фиксации вертлужного компонента за счет ввин-
чивания претерпел существенное развитие благодаря 
фундаментальным разработкам Willis (1937), McKee 
(1951), Сиваша (1957), Mittelmeier (1963) и нашел свое 
продолжение в богатом разнообразии конструкций и 
покрытий [7, 8, 15, 17, 18, 20]. При этом и современные 
образцы конструкций демонстрируют обнадеживаю-
щие результаты выживаемости [1, 3, 10, 14, 15]. Сле-
дует отметить, что причины развития нестабильности 
при использовании ввинчивающегося вертлужного 
компонента остаются недостаточно определенными, 
что свидетельствует об актуальности поиска решений в 
плоскости биомеханических исследований микровзаи-
модействий в зоне контакта «эндопротез/кость» [3, 10, 
15]. На сегодняшний день ряд исследователей считают, 
что ведущая роль в достижении адекватной первичной 
фиксации, создании благоприятных биомеханических 
условий для остеоадгезии и остеоинтеграции, а следо-
вательно, для формирования отдаленной стабильности 
имплантата, наряду с формой сечения корпуса компо-
нента, принадлежит дизайну конструкции резьбы и ее 
элементов [3, 10,  15, 16, 18]. 

Целью работы является определение рациональ-
ных параметров геометрии резьбового элемента 
ввинчивающейся чашки эндопротеза тазобедренно-
го сустава.

Ìàòåðèàëû è ìåòîäû
Для оценки влияния геометрии резьбового эле-

мента чашки на напряженно-деформированное со-
стояние системы «кость — чашка» были построены 
различные расчетные модели, различающиеся фор-
мой и размерами резьбового элемента чашки эн-

допротеза, а также величиной угла наклона конуса 
чашки относительно вертикальной оси. При этом 
все расчетные модели строились в соответствии с ре-
альными размерами резьбового элемента ввинчива-
ющейся чашки.

Исследование выполнялось в среде программного 
комплекса, основанного на методе конечных элемен-
тов (ПК ANSYS). Для рационального использования 
ресурса комплекса форма чашки должна была быть 
симметричной, что позволило рассматривать отдель-
ный резьбовой элемент чашки. При этом криволиней-
ная форма резьбового элемента была заменена на пря-
молинейную. 

Расчетная модель системы «кость — чашка» пред-
ставлена двумя элементами, один из которых соот-
ветствует резьбовому элементу чашки эндопротеза 
тазобедренного сустава, второй — костному массиву, 
в который врезан резьбовой элемент. Оба элемента 
представляют собой правильные прямые четырех-
угольные призмы. При этом призма, соответству-
ющая элементу эндопротеза, дополнена вставкой, 
имитирующей резьбу. Призма, соответствующая ко-
сти, дополнена желобом под вставку. Форма вставки 
определяется формой поперечного сечения резьбы. В 
данном исследовании рассматривается три варианта 
сечения резьбы треугольной формы: 1) прямоуголь-
ный треугольник, который опирается на костный 
массив своей гипотенузой (рис. 1а), прямоуголь-
ный треугольник, опирающийся катетом (рис. 1б),  
и равнобедренный треугольник c осью симметрии 
в направлении х, опирающийся на кость одной из 
равных сторон (рис. 1в). В соответствии с этим были 
построены три расчетные модели. Моделирование 
осуществлялось таким образом, чтобы общие грани 
элементов эндопротеза и костного массива полно-
стью соответствовали друг другу.

На первом этапе исследовалось влияние геометрии 
поперечного сечения резьбового элемента чашки эн-
допротеза тазобедренного сустава на характер и ве-
личину возникающих в костном массиве внутренних 
усилий и деформаций в случае отсутствия опоры кор-
пуса эндопротеза на костный массив (рис. 2), при этом 
решалась контактная задача.

Рисунок 1. Схемы резьбовых элементов

а б в
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Рисунок 2. Трехмерная расчетная модель 
врезки резьбового элемента эндопротеза  

в костный массив

Так как рассматривалась упрощенная модель систе-
мы «кость — чашка», то размеры элементов задавались 
произвольно, однако определяющим был размер встав-
ки, моделирующей резьбу. В частности, размеры моде-
ли элемента чашки и костного массива принимались 
равными: L

1
 — 10 мм, L

2
 — 10 мм, высота резьбового 

элемента эндопротеза h — 4,5 мм, основание резьбо-
вого элемента эндопротеза t — 3 мм, длина зубца —  
10 мм. Соответственно, поперечный размер призм так-
же составлял 10 мм.

Материал элементов модели предполагался 
упругий, однородный, изотропный. Для элемента 

чашки механические характеристики соответство-
вали титану: модуль нормальной упругости (Юнга) 
E = 106 ГПа, коэффициент Пуассона υ = 0,3; для 
костного массива: модуль Юнга E = 0,1 ГПа, ко-
эффициент Пуассона υ = 0,2, что соответствует  
усредненным показателям для спонгиозной кост-
ной ткани.

Поскольку рассматривалась не вся конструк-
ция системы «кость — чашка», а только ее часть, 
на грани модели накладывались соответствующие 
граничные условия. Для резьбового элемента мо-
дели эндопротеза на внешней грани призмы A

YZ
 за-

прещены все углы поворота и перемещения, кроме 
перемещения вдоль вертикальной оси Y. Для мо-
дели костного массива вдоль правой грани призмы 
B

YZ
 заданы условия абсолютно жесткого защем- 

ления.
В качестве нагрузки задавалось равномерно рас-

пределенное давление, действующее на верхней 
грани части модели, соответствующей части резь-
бового элемента. Нагрузка задавалась, исходя из 
напряжений, возникающих в зоне контакта реаль-
ного эндопротеза при величине силы, действующей 
на эндопротез, равной одной трети от массы тела 
человека, P = 270 Н.

На рис. 3 представлены расчетные схемы в зависи-
мости от вида резьбы.

Расчеты производились с использованием схем, 
построенных на базе 4-узловых конечных эле-
ментов в форме тетраэдра с 6 степенями свободы 
в каждом узле. Для разбиения моделей на конеч-
ные элементы использовался автоматический ге-
нератор сеток в рамках ПК ANSYS. При этом рас-
сматривалась контактная задача двух тел в рамках 
теории упругости. Поэтому вдоль общих для двух 
моделей граней заданы условия контактного вза-
имодействия, а также наложено условие макси-
мального линейного размера конечного элемента, 
равного 1 мм. 

Рисунок 3. Расчетные схемы для разных вариантов резьбового элемента эндопротеза

а б в
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Ðåçóëüòàòû è îáñóæäåíèå
Для исследования влияния геометрии резьбового 

элемента имплантата на характер фиксации оценива-
лось напряженно-деформированное состояние (НДС) 
костной ткани. В качестве критерия эффективности 
резьбового элемента были выбраны величины мак-
симальных напряжений в костном массиве, которые 
приведены в табл. 1.

При получении результатов расчетов для удобства в 
каждой модели было проведено дополнительное попе-
речное (в плоскости) XoY сечение через середину при-
змы. Поэтому приведенные результаты соответствуют 
величинам напряжений в этом сечении (рис. 4).

В соответствии с данными, представленными в 
табл. 1, наибольшие максимальные напряжения воз-
никают у модели 1 (опора резьбового элемента на 
гипотенузу), их величина составила 6,47 МПа. Наи-
меньшими по величине оказались максимальные на-
пряжения у модели 2 (опора на катет), которые были 
на 43 % меньше, чем у модели 1, и равны 3,66 МПа. У 
модели 3 (резьбовой элемент в виде равнобедренного 
треугольника) максимальные напряжения составили 
4,78 МПа, что оказалось меньше, чем у модели 1, на 
26 % и больше, чем у модели 2, на 31 %.

Анализ распределения напряжений в костной тка-
ни показал, что у всех моделей напряженное состояние 
является существенно неоднородным. При этом имеет 
место выраженная зона концентрации напряжений в 
вершине моделирующего резьбу треугольника. Здесь 
необходимо отметить, что приведенные величины на-
пряжений возникают в месте концентрации, в частно-
сти в одном узле. Характер распределения напряжений 
в костной ткани приведен на рис. 5.

Таким образом, на основании анализа полученных 
величин напряжений можно сделать вывод, что наи-
более эффективной с точки зрения прочности при 
отсутствии опоры чашки на костный массив явля-
ется модель 2 (опора резьбового элемента на катет), 
максимальные напряжения в которой оказались наи-
меньшими среди рассматриваемых моделей системы 
«кость — чашка».

На втором этапе исследовалось влияние геометрии 
резьбового элемента вертлужного компонента эндо-
протеза на НДС системы «кость — чашка» для случая 
опоры корпуса эндопротеза на костный массив (при 
наличии угла наклона образующей конуса).

Для выполнения этого исследования были постро-
ены расчетные модели, которые отличались, как и 
ранее, только геометрией резьбового элемента. При 
этом методика построения расчетных моделей оста-
валась прежней. Кроме того, основные геометриче-
ские размеры моделей, а также физико-механические 
свойства материалов моделей также не изменялись. 
Отличие заключалось в том, что в основу модели 
были положены наклонные призмы с заданным углом 
наклона 15° к вертикальной плоскости (рис. 5). Сле-
дует отметить, что угол 15° был выбран на основании 
анатомического наклона вертлужной впадины, так 
как угол раствора кромок вертлужной впадины со-
ставляет порядка 15°. Исходя из этого, врезка чашки 
эндопротеза с углом наклона поверхности, превыша-
ющим 15°, несет риск потери костной массы в ходе 
имплантации. 

Важно, что вследствие наличия угла наклона кон-
струкции происходит опора не на одну, а одновремен-
но на три грани, общие для двух моделей: наклонные 
поверхности чашки эндопротеза и нижнюю грань 
резьбового элемента чашки.

Для задания граничных условий создана вспомо-
гательная система координат X'Y'Z', оси которой рас-
положены вдоль граней призмы. Для модели элемента 
вертлужного компонента заданы граничные условия 
на левой грани призмы   AY'Z' — запрещены все углы 
поворота и перемещения, кроме перемещения вдоль 
оси Y'. Модели костного массива вдоль правой поверх-
ности призмы   BY'Z' заданы условия абсолютно жест-
кого защемления, т.е. запрещены все перемещения и 
углы поворота.

Расчетные схемы для различных моделей приведе-
ны на рис. 6 (для наглядности представлены в плоском 
виде).

Величины полученных напряжений в каждой моде-
ли приведены в табл. 2.

Из результатов приведенных расчетов (табл. 2) по-
лучено, что в случае опоры резьбового элемента на 
костный массив величины напряжений изменились. 
При этом наибольшими оказались напряжения у мо-
дели 3 с величиной 6,59 МПа, которые увеличились 
на 38 % по сравнению со случаем отсутствия опоры 
резьбового элемента на костный массив. Наимень-
шие напряжения получены у модели 2, которые были 
меньше, чем у модели 3, на 29 % и равнялись 4,70 МПа.  

Таблица 1. Величины максимальных напряжений в костном массиве для различных расчетных 
моделей врезки резьбового элемента эндопротеза при отсутствии опоры чашки  

на костный массив

Тип расчетной модели врезки резьбового элемента
Максимальные 

напряжения, 
МПа

1 — прямоугольный треугольник, который опирается на костный массив своей гипо-
тенузой

6,47

2 — прямоугольный треугольник, который опирается на костный массив одним из 
своих катетов

3,66

3 — равнобедренный треугольник, опирающийся на кость одной из равных сторон 4,78
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Рисунок 4. Характер распределения напряжений в костном массиве для различных моделей врез-
ки резьбового элемента эндопротеза при отсутствии опоры на костный массив

Рисунок 5. Трехмерная расчет-
ная модель врезки резьбового 
элемента эндопротеза в костный 
массив при наличии угла наклона 
(α = 15°)

Рисунок 6. Расчетные схемы для разных вариантов резьбового элемента эндопротеза  
при наличии угла наклона (α = 15°)

а б в
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Рисунок 7. Характер распределения напряжений в костном массиве для различных моделей 
врезки резьбового элемента эндопротеза при отсутствии опоры на костный массив при наличии 

угла наклона (α = 15°)

Рисунок 8. Распределение напряжений в костном массиве при различных углах наклона модели 1

Таблица 2. Величины максимальных напряжений в костном массиве для различных расчетных 
моделей врезки резьбового элемента эндопротеза при наличии угла наклона (α = 15°)

Тип расчетной модели врезки резьбового элемента
Максимальные 

напряжения, 
МПа

1 — прямоугольный треугольник, который опирается на костный массив своей гипотенузой 5,73

2 — прямоугольный треугольник, который опирается на костный массив одним из своих 
катетов 4,70

3 — равнобедренный треугольник, опирающийся на кость одной из равных сторон 6,59
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Причем у модели 2 напряжения также увеличились на 
28 %. У модели 1 напряжения оказались меньше, чем у 
модели 3, на 13 % и выше, чем у модели 2, на 22 % и со-
ставляли 5,73 МПа. Однако необходимо отметить, что 
у модели 1 напряжения снизились на 11 % по сравне-
нию со случаем отсутствия опоры.

Как и в предыдущем случае, картина распределения 
напряжений оказалась существенно неоднородной, с 
выраженной областью концентрации напряжений.

Анализ результатов показал, что для случая опо-
ры чашки на костный массив наиболее эффективной 
оказалась, как и в предыдущем случае, модель 2 (опора 
катета на костный массив). Однако напряжения в ней 
оказались выше, чем в случае отсутствия опоры чашки 
на костный массив. При этом у модели 3 напряжения 
также увеличились, а у модели 1 — снизились.

На основании анализа результатов выполненных 
расчетов оказалось, что наиболее эффективной яв-
ляется форма резьбового элемента в виде прямо-
угольного треугольника, опирающегося катетом на 
костный массив (модель 2). Причем это справедли-
во как для первого, так и для второго расчета. Одна-
ко расчеты показали, что увеличение угла наклона 
образующей конуса чашки приводит к увеличению 
величин напряжений в костной ткани такой моде-
ли. При этом у модели 1 (опора резьбового элемен-
та на гипотенузу) для расчетов с опорой на костный 
массив величины напряжений снизились. Поэтому 
была выполнена дополнительная серия расчетов, 
чтобы исследовать влияние величины угла наклона 
поверхности чашки эндопротеза на НДС в системе 
«кость — чашка».

Исследование выполнялось на основании мо-
дели резьбового элемента в виде прямоугольно-
го треугольника, опирающегося гипотенузой на 
костный массив (модель 1), для которой величины 
напряжений снизились. Отличие состояло лишь 
в том, что изменялся угол наклона поверхности 
чашки протеза α = 0, 5, 10, 15°, в то время как гео-
метрия пера чашки эндопротеза не изменялась. 
При этом для построения расчетных моделей ис-
пользовалась описанная выше методика. Кроме 
того, геометрия, свойства и нагрузки соответство-
вали рассмотренным ранее моделям. Полученные 
результаты сравнивались также с результатами 
предыдущих расчетов.

В табл. 3 приведены углы наклона образующих чаш-
ки по отношению к костному массиву, а также величи-
ны максимальных напряжений.

Результаты расчетов показали, что изменение угла 
наклона образующей чашки приводит к изменению ве-
личин напряжений. Однако это изменение не является 
пропорциональным. 

По данным табл. 3 видно, что наибольшие напряже-
ния получены у модели с углом наклона α = 0° (отсут-
ствие опоры), величина которых составляет 6,47 МПа. 
При угле α = 5° напряжения снизились на 23 % и со-
ставили 4,98 МПа. Увеличение угла наклона до α = 10° 
привело к повышению напряжений (по сравнению со 

случаем α = 5°) на 13 %, что составило 5,62 МПа. При 
угле α = 15° напряжения увеличились несущественно 
(на 2 %) по сравнению с углом α = 10°, их величина рав-
нялась 5,73 МПа.

Таким образом, наименьшие напряжения получены 
у модели 1 при угле наклона образующей α = 5°, однако 
они оказались выше, чем напряжения у модели 2 при 
отсутствии опоры на костный массив, на 36 %.

Картина распределения напряжений в костном мас-
сиве при различных углах наклона модели 1 представ-
лена на рис. 8.

Âûâîäû
Результаты расчетов показали, что наиболее эф-

фективной с точки зрения распределения локаль-
ных нагрузок в зоне контакта «эндопротез/кость» 
является модель резьбового элемента, поперечное 
сечение которого представлено в виде прямоуголь-
ного треугольника, опирающегося своим катетом на 
костный массив (модель 2). Причем этот результат 
справедлив как при отсутствии опоры корпуса чаш-
ки на кость, так и в случае опоры. Изменение угла 
наклона образующей чашки привело к изменению 
НДС в костном массиве. При этом увеличение угла 
наклона до 15° привело к увеличению напряжений 
у моделей 2 и 3 и снижению у модели 1 (опора ги-
потенузой на костный массив). Поэтому выполнена 
дополнительная серия расчетов по исследованию 
влияния величины угла наклона на НДС, которая 
показала, что увеличение угла наклона приводит 
как к увеличению, так и к снижению напряжений. 
Таким образом, обоснование рациональной гео-
метрии конструкции ввинчивающегося компонен-
та эндопротеза должно лежать в плоскости оцен-
ки контактных взаимодействий узла «эндопротез/
кость», что обеспечит оптимальные условия для его 
остеоинтеграции и прогнозируемой долгосрочной 
выживаемости конструкции.

Конфликт интересов. Авторы заявляют об отсут-
ствии какого-либо конфликта интересов при подго-
товке данной статьи.
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Резюме. Актуальність. Ацетабулярну реконструкцію із за-
стосуванням вертлюгових компонентів, що загвинчуються, 
слід вважати найбільш перспективною з позиції досягнен-
ня тривалої стабільності імплантату, в тому числі у випадках 
складних, нестандартних та ревізійних втручань. Однак при-
чини розвитку нестабільності конструкції залишаються недо-
статньо висвітленими, що свідчить про актуальність пошуку 
рішень у площині біомеханічних досліджень мікровзаємодії в 
зоні контакту «ендопротез/кістка». Мета: визначення раціо-
нальних параметрів геометрії різьбового елементу чашки ен-
допротезу кульшового суглоба, що загвинчується. Матеріали 
та методи. Створено кінцевоелементні розрахункові моделі, 
що розрізняються за формою та розмірами різьбового елемента 
чашки ендопротеза, а також за величиною кута нахилу кону-
са чашки відносно вертикальної вісі. Критерієм ефективності 
різьбового элемента були обрані значення максимальних на-
пружень у кістковому масиві. Дослідження виконувалось у 
середовищі програмного комплекса ANSYS. Результати та 
обговорення. Найбільш ефективною з точки зору розподілен-
ня локальних напружень у зоні контакту «ендопротез/кістка» 
є модель різьбового елемента, поперечний переріз якого пред-
ставлено прямокутним трикутником, що спирається своїм 

катетом на кістковий масив. Цей результат є справедливим 
як при спиранні корпуса чашки на кістку, так і при його від-
сутності. Зміна кута нахилу утворюючої чашки до 15° призвела 
до різноспрямованої зміни напружено-деформованого стану 
в кістковому масиві — збільшення напружень у моделях 2 і 3 
та зниження у моделі 1 (спирання гіпотенузою на кістковий 
масив). При оцінці впливу величини кута нахилу утворюючої  
(0–15°) на напружено-деформований стан для моделі 1 най-
менші пікові навантаження було виявлено при 5–15° кутах на-
хилу. Наведена якісна картина напруженого стану тазової кістки 
є неоднорідною та потребує подальших досліджень. Висновки. 
Обґрунтування раціональної геометрії конструкції вертлюгово-
го компоненту, що загвинчується, слід реалізовувати в площині 
дослідження контактних взаємодій вузла «ендопротез/кістка», 
що об’єктивізує біомеханічну картину в зоні контакту. Визна-
чено, що найбільш ефективною є модель різьбового елементу, 
поперечний переріз якого представлено прямокутним трикут-
ником, що спирається катетом на кістковий масив, що доцільно 
враховувати при виборі конструкції імплантату. 
Ключові слова: кульшовий суглоб; ендопротез; вертлюговий 
компонент; різьбовий елемент; метод кінцевих елементів; на-
пружено-деформований стан
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Grounding threaded element shape of the acetabular component  
of total hip endoprosthesis

Abstract. Background. Acetabular reconstruction with threaded 
cups remains promising in achieving long-term stability of the im-
plant both in cases of complicated and revision total hip replace-
ments. Nevertheless, the causes of cup instability still remain un-
clear that makes biomechanical research of “endoprosthesis/bone” 
microinteractions of great interest. The purpose was to determine 
optimal parameters of threaded element geometry of threaded ac-
etabular component of total hip endoprosthesis. Materials and 
methods. Finite element models were created, they varied in terms of 
cup threaded element geometry (model 1 — threaded element with 
right-angled triangle transverse section resting upon the bone with its 
hypotenuse; model 2 — threaded element with right-angled triangle 
transverse section resting upon the bone with its cathetus; model 3 — 
threaded element with isosceles triangle transverse section resting 
upon the bone with one of its equal sides) and cup cone inclination 
angle (with the angle range of 0–15°). Maximal tensile forces in bone 
were determined as the criteria for effectiveness. The research was 
conducted with ANSYS software package. Results. It was found that 
threaded element model with right-angled triangle transverse section 
resting upon the bone with its cathetus seems to be the most effective 

in terms of local tension distribution in “the cup/bone” interspace. 
This result is valid both for conditions when the cup cone is/isn’t 
resting upon bone. Increasing the cup cone inclination angle up to 
15° led to multidimensional changes in bone stress strain state: in-
creasing peak forces in model 2 and model 3 and decreasing in model 
1 (the triangle leans on the bone with its hypotenuse). Additionally, 
the influence of the cup cone inclination degree on the stress strain 
state was evaluated for the model 1. So, the least peak forces for the 
threaded element with right-angled triangle transverse section res-
ting upon the bone with its hypotenuse were assessed with cup cone 
inclination angles of 5–15°. Revealed qualitative patterns of pelvic 
bone stress strain state during implantation represent heterogeneity 
and require further research. Conclusions. Threaded cup geometry 
grounding should be implemented through the assessment of biome-
chanical interactions of “the cup/bone” interspace. It was found that 
threaded element model with right-angled triangle transverse section 
seems to be the most effective that is advisable to take into conside-
ration when choosing acetabular components.
Keywords: hip joint; endoprosthesis; acetabular component; 
threaded element; finite element method; stress strain state


