Pares de friccion en la artroplastia total
de cadera (ATC): Parametros
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La Tribologia, como ciencia, es-
tudia los fendmenos de la friccidn,
el desgaste y la lubricacién que tie-
nen lugar durante el contacto entre
superficies solidas estando, como
minimo, una de estas partes en mo-
vimiento (Kalpakjian & Schmid,
2002) y desde que el doctor Sir
John Charnley aportara su protesis
de baja friccidn, ha jugado un pa-
pel importante en el éxito de los
implantes de las nuevas articulacio-
nes artificiales (Charnley, 1961 vy
1979 y Camacho Galindo; Fdez.
Vazquez & Charnley, 2006).

Independientemente de los fe-
némenos de corrosion u oxidacion
que experimentan las protesis, los
parametros friccion, lubricacion y
desgaste se muestran como varia-
bles dependientes que se manifies-
tan fisicamente a través de un ma-
yor o menor desgaste protésico, y
es que el desgaste y sus particulas
impactan directamente sobre el
éxito o el fracaso de las protesis ar-
ticulares implantadas en una artro-
plastia total de cadera (ATC), oste-
olisis con aflojamiento aséptico,
aparicién de pseudo tumores, efec-
tos chirriantes, etc. (Willert;
Bertram & Buchhorn, 1990;
Harris, 1991 y 1994; Goodman &
Fornasier, 1992; Garcia Cimbrelo,
2000 vy Jin & Fisher, 2001).

Ante esto, el desafio moderno de
los estudios triboldgicos “in vitro” o
“In vivo” consiste en minorar al ma-
ximo el desgaste que se da en las
condiciones de uso reales de las pro-
tesis articulares, alargando asi su vida
util y evitando complicadas y costo-
sas intervenciones de revision
(Parvizi & Purtill, 2005 y Blanco
Pozo & Lépez-Moya Gomez, 2009).

La investigacion sobre tribologia
en protesis “in vitro” utiliza tribo-
meros o dispositivos para medir la
friccion y el desgaste como princi-
pal herramienta. La razon de ello es
que con un tribdmero es posible
simular en laboratorio las caracte-
risticas fundamentales de un pro-
blema de desgaste o friccidn, sin las
dificultades asociadas a la experi-
mentacidn “in vivo”, reproducien-
do los fenémenos de friccion vy
desgaste bajo condiciones contro-
ladas (Stachowiak & Batchelor,
2004).

La Lubricaciéon

El concepto de lubricacién im-
plica insertar un material o sustan-
cia entre dos cuerpos con el fin de
disminuir la friccién y el desgaste
entre ellos reduciendo el contacto
entre las asperezas o microasperezas
de las superficies en rozamiento
(Miller, 2009).

Tribolégicamente hablando, la
articulacion de cadera es un meca-
nismo complejo de baja friccidén
en la que el liquido sinovial actGa
como lubricante apoyado por el
cartilago articular, que mediante el
propio movimiento articular re-
parte el lubricante por toda la ex-
tension cartilaginosa, consiguiendo
un coeficiente de friccidon del or-
den de 0,002 a 0,004 y soportando
normalmente esfuerzos del orden
de 1 MPa (Bayourthe; Vinel &
Anklewicz, 1972; Dumbleton,
1981; Hlavacek, 1999; Ahlroos,
2001 y Dufour & Pillu, 2006).

Como lubricante natural, el li-
quido sinovial juega un importan-
te papel en minorar el desgaste en

los pares de friccion de las articula-
ciones protésicas. Este liquido con-
tiene macromoléculas de proteinas,
lipidos y proteinas de pequeno ta-
mafio como la albimina, la gam-
maglobulina y la transterrina y de
pH entre 7,3 y 7,4, siendo el con-
tenido de proteinas del orden de
20 mg/ml (2%). Su viscosidad en-
tre 0,1 y 1 Pa-s se debe fundamen-
talmente a la presencia del acido
hialurénico, la cual se ve afectada
por la apariciéon de determinadas
enfermedades (Yehia & Duncan,
1975; Dumbleton, 1981; Forster;
Fisher & Dowson, 1995; Ahlroos,
2001; Dufour & Pillu, 2006 vy
Sawae, 2009).

Por otra parte, mientras que la
articulacién natural estd rodeada
por una capsula articular donde la
bursa sinovial y la membrana se-
cretan liquido sinovial para lubri-
car la articulacidn, la articulacién
protésica de cadera en la cavidad
pseudo-articular se llena de liquido
sinovial y con liquido periprotési-
co alrededor de la articulacidn,
siendo la calidad del mismo algo
diferente pero con concentracio-
nes proteinicas totales relativamen-
te similares (Saari et al., 1993;
Mazzucco et al, 2002 y Des-
Jardins et al., 2006). (Grafico 1.1)

Frente al complejo mecanismo
lubricante de las articulaciones car-
tilaginosas  (Dumbleton, 1981;
Hlavacek, 1993 y lkeuchi, 1995)
tenemos los mecanismos que utili-
zan las protésicas, que son estudia-
dos por meétodos convencionales
de ingenieria y que se pueden cla-
sificar en:

* Métodos de mediciones experimenta-
les: Los métodos experimentales
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Contenido de las macromoléculas en fluidos de articulaciones naturales y protésicas, segin estudios (Sawe, 2009)
Concentracion (g/L)
LIQUIDO SINOVIAL |TOTAL PROTEINAS ALBUMINA FOSFOLIPIDOS ACIDO HIALURONICO
De Osteoartritis 27 + 10 — 0,52 t 0,18 1,3+ 0,5
(Mazzacco et. al., 2002)
De Osteoartritis 24,75 7,13 20 4,98 0,41 0,14 -
(DesJardins et. al., 2006)
Periprotésico 34 13 -_— 0,52 0,19 0,9 04
(Mazzucco et. al., 2002)
Periprotésico 28 5,03 21,75 3,2 0,5 0,06 —_—
(DesJardins et. al., 2006)

generalmente son medidas de
friccion en relacion con la deno-
minada curva de Stribeck (Gréfico
1.2) o bien tratan de buscar el es-
pesor de lubricante mediante téc-
nicas de resistividad eléctrica.

» Meétodos predictivos-teéricos: Gene-
ralmente se basan en el ratio A,
que indica el régimen de lubri-
cacibén. Se define por la siguiente
téormula (Jin; Medley & Dowson,
2003):

himin
v Ru+Ric

Huin = Espesor minimo de la
pelicula en el implante.

RaH = Rugosidad cuadratica
media de la superficie de la ca-
beza femoral.

Rac = Rugosidad cuadratica
media de la superficie de la
copa acetabular en contacto
con la cabeza.

A:

En dicha férmula se considera la
influencia de las propiedades de los
materiales (composicion del par
friccidn), su rugosidad o aspereza,
su esfericidad y el aclaramiento ra-
dial de la geometria de la superfi-
cie, de la calidad y viscosidad del
lubricante y de las condiciones de
funcionamiento (McPherson,
2009) y aunque se asuma la hipo-
tesis de un régimen de trabajo iso-
térmico y de un comportamiento
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Grafico 1.2

newtoniano del lubricante, es de
aplicacién en las articulaciones
protésicas (Hamrock & Dowson,
1977).

Los valores de A comprendidos
entre 1 y 3 dan lugar a un régimen
de lubricacién mixto y para valores
menores que 1 toda la carga es so-
portada por los elementos (Smith
et al., 2001). En la tabla siguiente
—Grafico 1.3- se muestran los valo-
res obtenidos para diferentes regi-
menes de lubricacién en funcién
de los tres pares de friccién mas ca-
racteristicos y como se refleja el ré-
gimen de lubricacién en estos sa-
biendo que el ideal de lubricacién
serfa el de pelicula lubricante con
el A mas alto posible (Jin; Medley
& Dowson, 2003).

En el régimen de lubricaciéon
por capa limite, limitrofe o en pe-
licula fina, la pelicula sinovial estd
representada por un simple tapiz
de moléculas sobre el que se desli-
zan las superficies, si bien esta teo-
ria parece referirse mas al funcio-
namiento articular en descarga
(Tandon; Bong & Kushaha, 1994).
Dicho tamiz evita la adhesion de
las superficies y permite responder
facilmente a los esfuerzos cortantes
que aparecen, disminuyendo su co-
eficiente de friccion (Ashby, 2008).

Para el régimen elastohidrodini-
mico, hidrodinamico o en pelicula
de lubricante (A > 3), se considera
que durante el reposo las superfi-
cies estan en contacto y que el mo-
vimiento intercala una pelicula de
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Estimacion tedérica de los regimenos de lubricacién ““in vivo> de implantes de cadera

POR FRICCION | ESPESOR MINIMO RUGOSIDAD MEDIA RATIO A\ REGIME DE
DE PELICULA (NM) DE CADA SUPERFICIE LUBRICACION
EN CONTACTO (NM)
UHMWPE - Metal 83 50-100 0,08-1,7 Capa limite a Mixto
Metal-Metal 36 14-28 1,3-2,6 Mixto a Pelicula
Lubricante
Ceramica-Ceramica 24 7 3,4 Pelicula Lubricante

liquido lubricante que va desde un
grosor microscopico (caso de la
elastohidrodinamica) a un espesor
mayor en hidrodindmica (Jin;
Medley & Dowson, 2003).

Las proétesis de cadera metal-po-
limero operan en régimen de lu-
bricacién limite o mixto, lo que ha
llevado al disefio de didmetros re-
ducidos de la cabeza femoral tanto
como sea posible para reducir al
minimo la friccidon y el desgaste
volumétrico (Wang et al., 1998).
Por su parte, las protesis metal-me-
tal bien disenadas operan en el ré-
gimen de lubricacién mixta a hi-
drodinamica, con gran parte de la
carga en apoyos de peliculas elasto-
hidrodinamicas y su diseno tribo-
l6gico conduce a muy bajas fases
de desgaste (Dowson & Jin, 2006).

En la lubricacién elastohidrodi-
namica el espesor de la pelicula de-
pende de la viscosidad del liquido
sinovial que actia como lubrican-
te, de la velocidad y de la presion
del par friccidn, favorecido, o no,
por el aclaramiento radial, de for-
ma que si aumenta la presion, la
pelicula disminuye y se produce
contacto metal-metal debido a las
rugosidades (esta situacidon da lugar
a la lubricacién mixta). Por Gltimo,
en las prétesis ceramica-ceramica
tenemos el régimen de pelicula lu-
bricante, lo que explica su bajo ni-
vel de desgaste, aparte de su alta re-
sistencia al mismo por su dureza
(Jin; Medley & Dowson, 2003).

Sin embargo, estudios con sus-
tancias similares en composicion o,
al menos en teoria, con peor com-
portamiento como lubricantes
frente al propio liquido sinovial,

Grafico 1.3

nos dan una idea de cémo se com-
portan las articulaciones protésicas,
en concreto las de cadera en un
entorno real “in vivo”. Asi, los lipi-
dos y principalmente las proteinas
del liquido sinovial son identifica-
das como los componentes mas
importantes en la lubricacién de
las articulaciones protésicas. En
pruebas de desgaste “in vitro” con
tribémeros se utilizan concentra-
ciones de proteinas como lubri-
cante al menos al 50% (Yehia &
Duncan, 1975 y Williams et al.,
2008) vy suelen oscilar entre 20 y
35 mg/ml para asemejarse al liqui-
do sinovial humano y a los resulta-
dos obtenidos en estudios “in
vivo” (Wang et al., 1998 y Jin;
Medley & Dowson, 2003) y es que
el empleo de lubricantes en base a
agua en simuladores de articulacio-
nes protésicas de cadera han dado
resultados muy alejados de la tasa
de desgaste clinico comparado y
calculado frente a protesis recupe-
radas (Saikko, 2003), por lo que el
suero bovino se ha convertido en
el lubricante mas utilizado en las
pruebas con tribémeros o de simu-
lacién de desgaste con protesis ar-
ticulares (Wang et al.,, 1995 y
McKellop et al., 1996).

La viscosidad 6ptima es digna de
tener en cuenta en la mejora de las
propiedades tribologicas y es que
el liquido sinovial que encontra-
mos en artroplastias fallidas tiene la
viscosidad mis baja, por lo que no
efectia su cometido adecuada-
mente (Saari et al., 1993; Namba et
al., 1999 y De la Herrin &
Usabiaga, 2004). Pero como hemos
dicho, la viscosidad del liquido si-

novial en pacientes con artroplas-
tias es probablemente algo mas alta
que la mayoria de los lubricantes
utilizados en los test de simulacién
de protesis de cadera, lo cual valida
los resultados obtenidos con tales
herramientas (Mazzucco et al.,
2002).

Asi pues y a modo de conclusion
podemos decir que el régimen de
lubricacion para un par friccién o
rodamiento de una superficie dura
sobre otra blanda en las protesis de
cadera es una lubricacién en fron-
tera o capa limite a mixta y para el
caso de dos superficies duras tene-
mos regimenes mixto y de pelicu-
la lubricante.

La Friccion

Se representa mediante las curvas
de Stribeck (ver Grafico 1.2) y se-
nala los diferentes regimenes de lu-
bricacion interpretando la transi-
cién de éstos hasta el régimen de
lubricacién hidrodiniamico, donde
el coeficiente de friccién alcanza
su punto minimo y se mantiene
dentro de unos valores relativa-
mente bajos y razonablemente es-
tables frente a la velocidad.

La friccidén se encuentra definida
por la ASTM (American Society
for Testing and Materials) en su es-
tandar G40 como la fuerza de resis-
tencia tangencial a la intercara de dos
cuerpos cuando bajo la accion de un
fuerza externa uno de ellos se mueve o
tiende a moverse con respecto al otro.
Es, pues, la resistencia al movi-
miento relativo entre dos cuerpos
en contacto sometidos a carga nor-
mal y se suele obtener de forma
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experimental (Groover, 1997 vy
Kalpakjian & Schmid, 2002) y en
protesis se denomina par friccion a
los materiales que conforman cada
lado articular de la artroplastia
(Sanchez Gutiérrez & Mardomin-
go Alonso, 2009).

Respecto a los diferentes meca-
nismos de la friccion, la gran ma-
yoria de autores parten de dos fe-
némenos fisicos basicos: la rugosi-
dad superficial por las asperezas y la
adhesion entre las superficies de
contacto. Sin embargo, a nivel mi-
croscopico es posible referir cinco
combinaciones de éstos (Groover,
1997):

* Adhesién.

¢ Interaccioén entre asperezas.

* Deformacion de las peliculas
superficiales.

* Erosiéon de una de las superfi-
cies por las asperezas de la otra.

* Accidn de las particulas atrapa-
das entre las superficies.

De ahi que en las protesis el ob-
jetivo principal sea conseguir un
equilibrio entre la friccién necesa-
ria para que exista el movimiento
pero minimizando el desgaste que
la misma produce.

La teoria de la adhesion, amplia-
mente aceptada y desarrollada por
Bowen & Tabor (1958), se basa en
la observacién de que dos superfi-
cies limpias y secas, independiente-
mente de lo lisas que sean, se tocan
solamente en una pequena frac-
ci6n de su area aparente de contac-
to. En este caso, la carga normal de
contacto (N) esta sostenida por di-
minutas asperezas o proyecciones
de la superficie, que son las que se
mantienen en contacto entre si
(Kalpakjian & Schmid, 2002).
Luego, cuando dos materiales estan
en contacto, cualquier intento de
mover uno sobre el otro implica
vencer una fuerza de rozamiento o
friccién que es opuesta al movi-
miento relativo entre los solidos y
que se obtiene a partir de la si-
guiente expresioén fisica (Groover,
1997 y Ashby, 2008):

F=HK*xN
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Es decir, que la friccion (F) de
cada par protésico en contacto seco
depende del coeficiente de roza-
miento (u) de los materiales de par
protésico y la fuerza normal o re-
sultantes de las cargas normales
(N). Siendo N Ia fuerza que resul-
ta de la suma del peso del cuerpo,
del momento aductor provocado
sobre la cadera y de la fuerza de re-
accion producida por la contrac-
ci6én de la musculatura abductora,
que viene a neutralizar dicho mo-
vimiento. Luego la resultante N
aplicada sobre la cadera dependera
de la magnitud de estos compo-
nentes y de sus distancias al centro
de la articulacién (Fernandez-
Fairén, 2000).

Las fuentes que nos aportan in-
formacién sobre el valor de la re-
sultante normal N sobre la cabeza
del fémur son Rydell (1996),
Pauwels (1976) y Paul (1976)
(Dufour & Pillu, 2006) y otros mas
recientes como Dumbleton (1981)
(Bergmann et al., 2001). Son valo-
res que, ademas de revelar la im-
portancia de reducir el peso cor-
poral para mejorar el efecto del
desgaste en la protesis articular de
cadera, se usan como referencias en
los experimentos “in vitro” con
tribémeros. Asi, el calculo de
Pauwels es simple y vale en tanto
en cuanto da un resultado superior
al valor real, tal que la resultante de
apoyo es cuatro veces el peso cor-
poral.

En los tribémeros, atendiendo a
los valores de los estudios mencio-
nados y dependiendo del objetivo
que persiga el estudio, se anaden
cargas de cinco veces o mas el peso
corporal, simulando algunas o to-
das las posiciones de los angulos de
la articulacién coxofemoral en fle-
x0- extensién (entre 45y 60°), ab-
duccidn-aduccidon (12°) y rotacion
interna-externa, variando el eje de
carga o manteniéndolo 12° con la
vertical (Ahlroos, 2001).

La geometria de la superficie de
contacto también influye en la
friccion, de aqui los acabados sobre
la rugosidad y esfericidad en los
pares de friccién. Sabemos que al
intentar mover una de las superfi-
cies sobre la otra aparece una ten-

sion cortante (Fs) en las asperezas
de la superficie y que dicha tension
es maxima donde el area de la sec-
cién transversal de las asperezas es
minima, es decir, en el plano de
contacto o muy cerca de él. La in-
tensa deformacién plastica en las
zonas de contacto tiende a juntar
las puntas de las asperezas tan inti-
mamente que a lo largo de la su-
perficie de contacto las uniones
son atomo a atomo, pudiendo so-
portar una tensién cortante aproxi-
madamente igual al limite elastico
a cortadura de dicho material.
Entonces las asperezas cederan

produciéndose el movimiento
cuando (Ashby, 2008):

F = He* P

Siendo pe, en este caso, el coefi-
ciente de rozamiento estatico y P
el peso o carga normal. Sin embar-
go, el coeficiente rozamiento
adopta un valor menor al pasar a
dindmico (ud) y se explica ya que,
una vez las superficies estan en
movimiento, los Aatomos tienen
menos tiempo para formar uniones
atomo-atomo en los contactos en-
tre asperezas que cuando las super-
ficies estan en contacto estatico, lo
que equivale a considerar que el
area sobre el cual se aplica el es-
fuerzo cortante se ve reducida
(Grafico 1.4) (Ashby, 2008).

Asi, la rugosidad no so6lo reduce
el area real en contacto, sino que
también actla como un conjunto
de micro-depdsitos que favorecen
la retencion de pequefios volime-
nes de lubricante asi como el con-
finamiento de particulas, mis atn
cuando en vez de rugosidad se tra-
ta de tratamiento de porosidad, ya
que esta puede ejercer efectos que
minoren la incidencia de los fend-
menos de desgaste abrasivo, y es
que un par friccidén en contacto
con dos superficies iguales ideal-
mente lisas metal-metal presentari-
an un coeficiente de friccién irre-
almente elevado, consecuencia de
las fuerzas de atracciéon entre las
moléculas de ambas superficies. Es
por ello que la rugosidad superfi-
cial favorece la lubricacién y el
movimiento relativo entre superfi-



cies (Ashby, 2008 y Cho;
Murakami & Sawae, 2010).

La manera mas simple para redu-
cir el coeficiente de friccién es
permitir que un lubricante interac-
tie entre las superficies de contac-
to, pudiendo soportar y evitar el
contacto atomo-atomo entre aspe-
rezas y facilitar los esfuerzos cor-
tantes (Ashby, 2008). Asi pues, las
protesis deben favorecer que el li-
quido sinovial pueda lubricar las
superficies protésicas y obtener el
mejor régimen de lubricacién que
da un A alto (Grafico 1.5).

La importancia de la separacion
o0 aclaramiento radial entre la cabe-
za femoral y el cotilo fue estudiada
por Wang et al. (2001) en protesis
UHMWPE sobre metal o cerimi-
ca y vista en otros estudios en el
par metal-metal (McKellop et al.,
1998; Lee et al., 2008 y Tuke et al.,
2008) y en todos ellos se determi-
n6é que un aumento Optimo del
juego radial, aclaramiento radial o
coaptacién articular (RC — RH)
provoca una disminucién de la tasa
de desgaste inicial en la protesis
frente a la creencia de que el au-
mento del aclaramiento radial au-
mentaria la tensiéon de contacto v,
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por tanto, el desgaste (Grafico
(1.6). R - radio del cotilo, Ry -
radio de la cabeza femoral).

Estas observaciones experimen-
tales han sido explicadas en la base
de contactos elasticos entre las as-
perezas rugosas y lisas de la super-
ficie del UHMPWE, puesto que
una disminuciéon de la tensién no-
minal de contacto debido a un au-
mento en el irea de contacto no-
minal puede dar lugar a un aumen-
to del area de contacto real y, por
lo tanto del desgaste (Jun & Fisher,
2001; Wang; Essner & Klein, 2991
y Jin; Medley & Dowson, 2003)

Para cada par friccién en implan-
tes de cadera se busca mejorar el
régimen de lubricacion que da lu-
gar a la disminucion del ratio de
particulas de desgaste, el cual de-
penderd de (Lee; Essner & Wang,
2008 y Tuke; Gareth; Roques; Hu
& Taylor, 2008):

 El diseno del aclaramiento ra-
dial y de la esfericidad que evi-
tard tensiones por punto de
contacto.

¢ El pulido de las superficies que
limiten las asperezas del roda-
miento.

Area de
(a)

Grafico 1.4

¢ Fl radio de la cabeza femoral.

Si el radio de la cabeza es mayor
que la copa o nucleo del cotilo, en-
tonces el contacto de la protesis sera
ecuatorial (1.7a) y tendra un aclara-
miento radial negativo, dando lugar
a torsion de friccidn alta y constitu-
yendo impedimento para que el li-
quido sinovial o lubricante del si-
mulador o tribémetro efecttie su in-
tromision viscosa, que es la que per-
mite el funcionamiento en régimen
mixto o de pelicula lubricante. Por
el contrario, si el contacto de la ca-
beza femoral es menor que el inte-
rior de la copa acetabular el aclara-
miento radial serd positivo y el con-
tacto polar, por lo que el desgaste en
este tipo de protesis serd menor
(1.7b). Ast pues, el aclaramiento de-
berd ser Optimo, con un ajuste en
carga adecuado y preciso (1.7¢c),
dando lugar a un mejor régimen de
lubricacion, puesto que un contacto
polar con un aclaramiento radial no
optimo también daria lugar a una
mayor friccidn y, en consecuencia,
un mayor desgaste (McKellop et al.,
1996; Jin; Medley & Dowson, 2003;
Gonzalez-Adrio, 2008; McPherson,
2009 y Malviya et al., 2010). En el
grafico siguiente se muestran los di-
ferentes tipos de contacto entre la
cabeza femoral y el cotilo (Grafico
1.7).

Los materiales ceramicos utiliza-
dos habitualmente en las protesis
de cadera son muy duros y con
buenas propiedades al desgaste, es-
tables en medios corrosivos, con
escasa tendencia a enlazarse quimi-
camente y responden a los esfuer-
zos cortantes con mayor facilidad,

Medida de la friccion en diferentes pares protésicos (Elsevier, 2003)
PAR FRICCION | COEFICIENTE DE | VARIACION REGIME DE
FRICCION LUBRICACION
UHMWPE - Metal 0,06-0,08 Constante Capa limite a
Decreciendo Mixto
Metal-Metal 0,22-0,27 Decreciendo Mixto
Ceramica-Ceramica 0,002-0,07 Aumentando Pelicula de
Lubricante

Grafico 1.5

Gréafico 1.6
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Grafico 1.7

dando lugar a un mejor régimen
de lubricacion y a un menor des-
gaste (ver Grafico 1.3) (Jin; Medley
& Dowson, 2003).

Pero cuando los materiales se
deslizan sobre un polimero la fric-
cién también puede ser causada
por uniones adhesivas que podrian
transferir una fina pelicula del po-
limero al metal, ya que cualquier
flujo plastico tiende a orientar las
cadenas del polimero en direccion
paralela a la superficie de desliza-
miento y en esta disposicién tam-
bién responden facilmente a los es-
fuerzos cortantes, por lo que el co-
eficiente de rozamiento es igual-
mente relativamente bajo. Como
principal inconveniente se tiene
que las moléculas del polimero se
eliminan con facilidad de la super-
ficie de deslizamiento, por lo que
nos podemos encontrar con des-
gastes comparativamente elevados
(Ashby, 2008). Por tanto, para mini-
mizar la friccidn o fuerzas de roza-
miento y el desgaste, es preciso fa-
cilitar al maximo el deslizamiento
de las superficies en contacto me-
diante el liquido sinovial, que es el
lubricante natural del cuerpo.

Histéricamente se ha evitado la
friccién con la reduccién de las ca-
bezas femorales protésicas emple-
ando wunas cabezas pequenas
(36mm > 28mm > 22mm) donde
la superficie de contacto es menor
y el coeficiente de friccién tam-
bién disminuye, si bien es cierto
que surgen problemas como la dis-
minuciéon del rango de movilidad
de la cadera y el aumento de la po-
sibilidad de luxacién protésica.
Actualmente lo que se busca es la
aplicacion de diametros que mejo-
ren la movilidad y eviten la luxa-
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ci6n gracias al mejor conocimien-
to y disefio tribologico de los pares
de friccién. La reduccién de la ru-
gosidad o un disefio adecuado de
ésta, la esfericidad y un Optimo
aclaramiento radial, estain en la li-
nea de conseguir nuevos disefios
protésicos que aumenten el radio
de la cabeza femoral consiguiendo
mejorar el régimen de lubricacion
y aminorando la friccién de traba-
jo “in vivo” (Jin, 2002 vy Jin;
Medley & Dowson, 2003).

El Desgaste

Centrandonos en lo que se co-
noce como desgaste por desliza-
miento, el desgaste se define como
la pérdida de material entre dos super-
ficies en contacto y con movimiento re-
lativo de una supetficie sobre la otra.

Para investigadores como Groover
(1997), Kwok & Lewis (2004) y
Fernandez-Fairén & Murcia Mazén
(2009), los tipos de desgaste que sue-
len aparecer mas frecuentemente en
las articulaciones protésicas son los si-
guientes:

o Adhesion: Si existe afinidad atd-
mica entre las particulas de las
superficies de contacto tal que las
particulas del material con fuer-
zas de cohesiéon mas débiles son
arrastradas o atraidas por las fuer-
zas de adhesion.

Este tipo de desgaste aparece
cuando la pelicula lubricante no
tiene el espesor suficiente y per-
mite el contacto entre los puntos
mas altos de las superficies. Por lo
tanto, las particulas desprendidas
en este tipo de friccidon pueden
unirse o soldarse al otro elemen-
to o permanecer libres entre am-

bas superficies dando lugar a un
desgaste abrasivo. Por Gltimo, po-
demos senalar que es tipico del
desgaste adhesivo la transterencia
de material blando sobre el duro
(transferencia por friccion) y for-
mando las denominadas capas de
transferencia (Bely et al., 1982).

o Abrasion: Se produce cuando las

microasperezas o rugosidades de
la superficie mas dura o aspera se
deslizan respecto a otra blanda
ocasionandole surcos con des-
prendimiento de debris.
En el periodo inicial de una pro-
tesis articular es la razén del
“efecto de autopulido” y es un
fenébmeno que puede adquirir
mayor importancia si existen
grandes esfuerzos y uniones qui-
micas entre las superficies de
contacto.

e Por tercer cuerpo o contaminante

abrasivo: Es una variante del des-
gaste abrasivo, ya que las particu-
las o restos provenientes de dicho
desgaste actGan como elementos
extranos entre las dos superficies
produciendo  concentraciones
locales de elevado esfuerzo, lo
que provoca abrasién en una o
ambas superficies.
Para que se produzca este tipo de
desgaste resulta fundamental la
presencia de particulas inter-
puestas entre ambas superficies
debido, por ejemplo, al desgaste
adhesivo o por particulas exis-
tentes en el medio, ya que estas se
encargan de desprender nuevas
particulas de las superficies a me-
dida que se deslizan la una sobre
la otra, de aqui la importancia de
la dureza de las superficies en
contacto.

* De transferencia: Es una variante
del desgaste por abrasion en la
que, ademas, se forma una peli-
cula lisa proveniente del material
blando que se fija sobre el duro y
aspero, rellenando los huecos de
las microasperezas y dando lugar
a los mismos efectos que podria
producir un tercer cuerpo.

e Desgaste por fatiga: Se produce por
las cargas ciclicas y la pérdida de
material debido a estuerzos cor-
tantes elevados y concentrados
que ocasionan las grietas iniciales



y que dan lugar a la fractura de la
protesis, de ahi la importancia
que las superficies en contacto
estén lo suficientemente endure-
cidas y tengan el grosor adecua-
do, ya que un ajuste defectuoso
puede aumentar los esfuerzos
por contacto y si el material mas
blando es mas delgado, entonces
la copa de metal que lo sostiene
crearia un entorno de fuerzas de
contacto mayor que en el caso de
la capa del polimero utilizado en
la proétesis produciria su agrieta-
miento y rajaduras por fatiga en
forma tangencial a la superficie.

Sin embargo, los principales me-
canismos de desgaste en las articula-
ciones de cadera protésica son abra-
sivos y adhesivos, siendo estos lti-
mos los responsables de la produc-
ciébn de una enorme cantidad de
particulas de desgaste, sobre todo en
el polietileno, que se traduce en el
régimen de lubricacion de la fric-
cién de este par (Ahlroos, 2001).

El desgaste de los materiales en
protesis se mide por indice de des-
gaste o volumen de material per-
dido por unidad de superficie, es
decir, espesor perdido perpendicu-
larmente a la superficie por unidad
de longitud de deslizamiento rela-
tivo. Asi, para protesis empleamos:

* Desgaste lineal: Hace referencia
a la distancia entre dos puntos.
Este tipo de desgaste provoca
aproximacion entre el cotilo y
la cabeza femoral y se puede
medir radiolégicamente.

* Desgaste volumétrico: Mide la
cantidad de material que se eli-
mina de las superficies en con-
tacto y depende de todos los
factores enumerados anterior-
mente.

La curva de desgaste (Grafico
1.8) es caracteristica y consta de
tres fases (Lee; Essner & Wang,
2008; Tukr et al., 2008 y Sanchez
Gutiérrez & Mardomingo Alonso,
2009) que son:

o [Fase inicial (redding-in o running-
in): Se corresponde con el pe-
riodo inicial de autopulido de
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las superficies en contacto (en
el grafico se corresponde con
el tramo OA). En concreto, en
las protesis de par friccidon de
dos superficies duras en este
periodo de desgaste por rodaje
se da mayormente durante el
primer millén de ciclos de uso
fundamentalmente por los
puntos discordantes debido a
las asperezas de la superficie y
su esfericidad, hasta conseguir
el autopulido y el acoplamien-
to natural (Miller, 2009).

 Fase estable (steady-state): En
condiciones adecuadas de lu-
bricaciéon da lugar a una baja
friccién y un menor desgaste
con caracter “cuasi” lineal, pu-
diéndose decir que se instaura
a partir del ano de la cirugia
(tramo AB).

e Fase final (end-point): En esta
fase (tramo B) se produce un

pronunciado desgaste final por
aumento del aclaramiento ra-
dial o coaptacion articular que
da lugar a una elevada friccion
cuya consecuencia es un fallo
protésico acompanado, o no,
de osteolisis debido al debris.

A continuacién se muestran los
ratios de desgaste para diferentes
pares de friccion obtenidos me-
diante test de simulacién y recupe-
racién de protesis (Jin; Medley &
Dowson, 2003)(Grafico 1.9).

Por motivos tribologicos siempre
debera utilizarse el material mas
duro en las superficies convexas
(cabeza femoral) y el material mas
blando en la céncava (cotilo), lo
contrario acarrearia, segun estudios
realizados en la década de los afios
sesenta en las protesis de Weber, un
desgaste muy rapido con efectos
catastroficos (Cordero, 2000).

o —* Distancia doe Deslizamisnto

Grafico 1.8

Ratios de desgaste volumétrico y lineal en implantes de cadera
(Elsevier, 2003) (Se estima 1 afio = 1.000.000 de ciclos de simulador)

PAR FRICCION RATIO DE DESGASTE RATIO DE DESGASTE

VOLUMETRICO LINEAL

(mm3/afio) (um/ano)

UHMWPE-Metal 30-100 100-300

UHMWPE-Ceramica 15-50 50-150
Metal-Metal 0,1-1 2-20
Ceramica-Ceramica 0,05-1 1-20

Grafico 1.9
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También la restauracion del vola-
dizo femoral (offset) afecta a la me-
jora tribologica funcional de las
proétesis dado que la tension inade-
cuada de partes blandas es la causa
mas frecuente e infravalorada de
fracaso en artroplastia total de ca-
dera primaria y de revision
(Charles et al., 2004) y por esto las
protesis actuales han redisefiado su
forma con el fin de minorar dicho
efecto.

También Charnley (1979) prestd
atenciéon al problema aplicando la
solucién de la medializacion del
componente acetabular. El efecto
de no restaurar adecuadamente el
voladizo femoral no sélo tiene re-
flejo en una mayor cojera, fatiga y
necesidad de usar baston, sino que
la fuerza resultante aumenta en la
articulacién de la cadera con efec-
tos sobre el desgaste del par fric-
cion (Rothman, 1993; Devane et
al.,, 1997; Dennis et al., 2001 y
Sakalkale et al., 2001).

En linea con esto que acabamos
de comentar, nuevos estudios ex-
perimentales “in vitro” dan apoyo a
observaciones clinicas de mayor
desgaste en funciéon de la posicion
angular de la copa acetabular, en
concreto en los pares metal-metal
y en la alineacién de las cabezas fe-
morales, descubriéndose este factor
como importante en el desgaste
“in vivo” (De Haan, 2008; Hart et
al., 2008 y Williams et al., 2008) y
asociado a ello el fendmeno, tam-
bién habitual, en el desgaste en
banda en pares de friccion de su-
perficies duras (mas normal en ce-
ramicas) y que no es sino una linea
de banda creciente que se forma en
la cabeza femoral de entre 1 y
60um e igualmente presente sobre
el borde acetabular debido al des-
gaste por cargas en el reborde de la
copa acetabular (Miller, 2009).

No obstante, conviene distinguir
entre cantidad, nimero y tamano de
las particulas del debris. Estas tres va-
riables aglutinadas en el ratio de des-
gaste volumétrico o lineal es impor-
tante estudiarlas por separado, ya que
tales detritus generan respuestas bio-
logicas diferentes (Kwok & Lewis,
2004) e igualmente se ha demostrado
que un rango de tamafo de particu-

26 - CANARIAS MEDICA Y QUIRURGICA I Mayo — Agosto 2011

las de entre 0,2 y 7um pueden desen-
cadenar una respuesta inmune con
mayor reacciéon osteolitica (Willert;
Bertram & Buchhorn, 1990; Harris,
1991 y 1994; Goodman & Fornasier,
1992; Garcia Cimbrelo, 2000 y Jin &
Fisher, 2001). Dicha osteolisis se da
en mayor medida en los pares de fric-
ci6on de superficie dura sobre blanda
al tener no s6lo mas desgaste, sino un
tamafio mayor de particulas causado
por el polietileno (Willert, 1997 y
Steinbeck et al., 2009). Sin embargo,
los pares de friccidon de superficies
duras no sélo generan menos parti-
culas por su menor desgaste, sino que
su tamafio también es menor, por lo
que la reaccién autoinmune es de
menor intensidad y pasan mas facil-
mente a los canales linfaticos con las
consecuencias de probable riesgo de
cancer (Miller, 2009).

Al principio, la mayoria de las in-
vestigaciones sobre las particulas de
desgaste centraban su atencién en
las tallas mas pequenas (tipo submi-
crén) y su distribucién en los teji-
dos periprotésicos porque parecian
ser las causantes de la actividad de
los macroéfagos y por tanto de la
osteolisis. Sin embargo, investiga-
ciones posteriores demostraron
que un relativo y pequeiio niimero
de grandes particulas podian dar
lugar a una mayor proporcién de
desgaste volumétrico total ain con
baja actividad biologica (Tipper et
al., 2009 y 2010).

En esto los macrofagos juegan
un papel fundamental en la reac-
ci6én tisular y la respuesta inmune
ya que reconocen y fagocitan las
particulas generando citosina loca-
les que influyen en las reacciones
celulares y es que tanto la friccion
como el desgaste de los compo-
nentes del implante protésico ge-
neran microparticulas en un rango
de tamafio de entre 1 y 10mum vy
nanoparticulas en un rango de 10
hasta 1000nm (Kranz et al., 2009)
e incluso en el UHMWPE se han
reportado particulas de talla nano-
métrica no sélo en estudios “in vi-
tro” con simulaciones, sino en teji-
do periprotésico (Lapcikova, 2009
y Tipper et al., 2009).

Como hemos adelantado, tradi-
cionalmente la predicciéon clinica

de los dispositivos protésicos y sus
diferentes materiales han sido eva-
luados con estudios “in vivo” por
recuperacion de protesis en cirugi-
as de reemplazo o “in vitro” me-
diante test de simulacién en labo-
ratorio, lo cual nos permite medir
el desgaste volumétrico, el ratio, la
forma y talla de las particulas por
ciclo simulado, lo cual es particu-
larmente atil para conocer la res-
puesta biologica ante estas particu-
las del desgaste en funcion de los
parimetros de concentraciéon y
rango de tallas. Asi, se han ido des-
arrollado otros métodos de investi-
gacién que permiten medir la res-
puesta biologica ante las particulas
de desgaste de los diferentes pares
de friccidén a través de plantea-
mientos matematicos (Teeter et al.,
2010). En este sentido, podemos
destacar el método implementado
por Fisher et al. (2001) que me-
diante la denominada Actividad
Biologica Funcional (FBA) permi-
te predecir la osteolisis potencial al
valorar por rangos la talla de las
particulas generadas, lo que permi-
te estimar el futuro comporta-
miento “in vivo” de cada material
o dispositivo protésico.

En los estudios de estimaciones
preclinicas del desgaste de las arti-
culaciones protésicas, ya indicamos
que son usados los test de simula-
cién o triboémetros (“pin-on disk”,
“pin-on-plate” etc.) sobre todo en
las fases iniciales experimentales
con nuevos materiales. En estos las
condiciones dinimicas, cinematicas
y medioambientales son continua-
mente revisadas para lograr que se
asemejen a las de trabajo “in vivo”
por parte de la articulacién proté-
sica aunque en casos particulares la
evaluacién en laboratorio no sea
capaz de prever fallos en los nuevos
productos. Conseguir simular los
movimientos de la articulacién de
cadera en estos dispositivos redun-
dara en que el desgaste se aproxime
mas a los resultados de los implan-
tes estudiados por extraccion
(Sawae, 2009).

Esto explica que en distintos ti-
pos de experimentos con diferen-
tes simulaciones de friccién o tri-
bémetros se den diversos ratios de



desgastes y nos informa de que
para similares pacientes con condi- Simulacién de desgaste (Sawae 2009)
ciones protésicas semejantes se -
puedan obtener diferentes varia- 7 FORMA DE LINEAL | CUADRANGULAR | CIRCULAR | ELIPTICO
ciones clinicas del ratio de desgaste | | PESPLAZAMIENTO
- . DEL TRIBOMETRO
in vivo” (Bennett et al. 2000,
Sawae 2009), ver gréﬁco 1.10. UHMWPE 0,13 0,45 0,78 1,12
Por ultimo y a modo de corola- Ratio de desgraste
rio, decir que partiendo de la elec- x107 mm’/Nm

cién y ejecucion adecuada de la
técnica quirrgica en la ATC, el
éxito de los pares de friccion esta
correlacionado con la variedad de
parametros aqui desarrollados y en
los cuales la tribologia sigue inves-
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