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1. INTRODUCCiÓN 

1.1 LA TRIBOLOGiA 

La tñbologia es una rama de las ciencias naturales que estudia los 

fenómenos de la fricción o rozamiento, el desgaste y la lubricación que tienen 

lugar duran e el contacto entre superficies sólidas estando como mínimo una de 

estas superfiaes en movimiento202
. La palabra está compuesta por el tennino 

griego tríbo-, que Significa frotar y la terminación -Iogía traducida como ciencia. 

La tribologla juega un importante papel en el éxito de los implantes de las 

nuevas articulaciones artificiales desde que el doctor John Cham/ey aportó a 

principios de la década de los sesenta la prótesis de baja fricción63
•
SC con 

resultados espectaculares a corto plazo pero con tasas de aflojamiento altas a 

partir de los cinco años. 

Los estudios iniciales de la artroplastia de cadera que fueron expues os por 

Chamley'1 en 1959 en una sesión de la Asociación Médica Británica donde 

propuso la artroplastia como tratamiento ideal frente a la artrodesis, dado que 

aquel restauraba el movimiento articular y disminula el dolor, aunque implicaba 

una cirugra diffci l, que requerfa de mayores conocimientos técnicos y mecánicos 

asi como de entrenamiento espeaalizado. Chamley tenia un gran interés en la 

mecánica y la fisica, derivado de los resultados de otros implantes como el de 

Judet (1946) y en su laboratorio estudió todos los temas relacionados con la 

artroplastia (materiales, diseño, fricción, lubricación Infección y técnicas). Asi 

inició sus estudios con el teflón e hizo una copa de teflón fijada en press-fit y un 
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vás ago femoral de Moore cementado, ambién probó a reducir el diámetro de la 

cabeza femoral con el fin de disminuir la frieción4e . 

Como hemos adelantado actua lmente sabemos Que los parámetros 

fundamentales que definen la tribolog!la como ciencia son. la lubricación, la 

fricción o ro~am iento y el desgaste202
• El diser'lo adecuado de estos parámetros 

tienen una función fundamental en la prolongación de la vida útil de los elementos 

de cualquier máquina o diseño mecánico y un mal diseno tribológico tiene 

consecuencias negativas con aparición de fenómenos no deseados de fricción y 

desgaste prematuro además de un mayor consumo de energía y fallas 

mecánicas. Luego la finalidad de la tribología es buscar mediante el diseño y la 

tecnologia de materiales, la fisica de la meción de las superficies y el uso de 

lubricantes adecuados minorar la frieción y el desgaste para conservar y reducir 

energla, lograr movimientos más rápidos y precisos, incrementar la productividad 

y mejorar los costes de mantenimiento, eniendo en cuenta el medio circundante 

y las condiciones de operatividad 

Luego en el diseno de mecanismos, y como tal entendemos las prótesis, no 

sólo es fundamental la resistencia de los materiales sino la lribologla de estos 

como base del diseño de elementos, pues o que ningún elemento de un 

dispositivo es ajeno a los parámetros tribológicos. 

Es por ello Que la blotribología o tribología humana de las artlculao ones 

naturales se Intenta estudiar y reproducir en las prótesis de cadera y de rodilla, 

con estudios in vivo e in vitro. 
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En este campo el objetivo de la medicina y de la investigación científico 

tecnológica es conseguir avances importantes en el diseño de implantes 

protéSlcos que no necesiten de intervención adicional futura manteniendo un 

estándar de calidad de vida realmente alto para cada paciente. 

Partimos pues de que en la biomecánica todas las articulaciones humanas 

se consideran y constituye un sis ema tribológico de carácter superior ya que son 

sis emas formados por dos cuerpos sólidos separados por un medio o lubricante 

que logra evitar la fricción y por lo tanto eliminar o retrasar el desgaste, pero tal y 

como ocurre en cualquier sistema mecánico, esas articulaciones se pueden dañar 

producto del desgaste de su propia fricción e Independientemente de las causas 

que motiven dicho desgaste 101. 

Las articulaciones humanas son lubricadas por uidos naturales y las 

principales funciones responsables de permi -r que el mecanismo natural de la 

articulación funcione es la propia dinámica de carga y el trabajo de los cartílagos 

articulares sobre las superficies de rodamientos. 

En el caso concreto de las prótesis de articulaciones, al ser de matenales 

más rlgldos que los naturales biológicos, la carga es llevada manteniendo la capa 

de lubricación sin embargo algunas solicitaciones dan lugar con contacto directo 

sólido-sólido lo cual conlleva los mayores problemas de desgaste al ser la fricción 

mucho mayor al no ser amortiguada por el lubricante Por lo tanto la mejora del 

rodamiento y la superficie de contado en cada pró esis o diseño mecánico es una 

permanente preocupación, y mejorar esto no es sencillo dada las condiciones de 

alta carga que deben soportar las prótesis, asf como los distintos grados de 
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velocidades a que son sometidas, todo ello en un ambiente muy favorable a la 

corrosión que implica un permanente y activo ataque biológico. 

y es que el efecto tribol6glco del desgaste de las prótesis articulares, 

especialmente de cadera y de rodilla, es un problema dínico importante. Los 

materiales empleados en la fabñcación e implantación de prótesis, sean metales 

y sus aleaciones, asf como alúminas, cerámicas u otros resisten normalmente los 

procesos de oxidación o corrosión, si bien originan productos clorados, óxidos y 

demás partfculas de desgas es que se diseminan por los tejidos vecinos con lo 

que el organismo responde mediante reacción granulomatosa a cuerpo extraño 

cnn el conSiguiente drenaje al sistema linfático adyacente. Esto puede en algunos 

casos contribuir a la osteollsls y al a ajamiento del implante protésico debido a la 

pérdida sustancial de hueso alrededor del implante y, por consiguiente a la 

distensión de la fijación 134,141,157,15 l11J,3S0. 

Este fenómeno no debe ser descuidado ya que muchas veces se requiere 

de una operación de revisión, en la que se sustituye el implante suelto o 

desgastado. Siendo esta complicada y cara y sus resul ados no siempre ciertos. 

Así pues el aflojamiento aséptico de pró esis, sigue siendo una de las 

pnncipales complicaoones a largo plazo y causa de recambio protéslco, de ahi la 

importancia de conocer la situación actual de la tribologfa en las artroplastias de 

cadera puesto que la inves 'gaclón en este campo está en continua 

evolución28
•
283 

• 

En el sentido de mejorar la tribologia y sus problemas se ha trabajado con 

diferentes ma eriales en el par fricción entre la cabeza femoral y el núcleo del 
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cotilo o cotilo. Habitualmen e la cabeza femoral con diseño esférico y alojada en 

el cuello del vástago suele fabricarse en acero inoxidable, aleaciones de 

aluminio con titanio y vanadio, de Cromo Cobalto, cerámica de óxido de 

alúmina o alúmina o cerámica de CIrconio entre otros matenales, matenales en 

permanente desarrollo. Para el caso de los cotilos, principalmente se han 

implantado prótesis de polietlleno, ahora de alta densidad o ultra alta densidad, 

metal de Cromo Cobalto. cerámica de óxido de alúmina entre otros. materiales 

ambién en permanente desarrollo e innovación194. 

En muchos trabajos de investigación sobre tribologia en prótesis, "in vitro", 

suele contarse con el uso adecuado de tribómetros, o dispositivos para medir la 

fricción y el desgaste como tealOlogía bás ca. Un tribómetro puede simular 

todas las caracterlstlcas fundamentales de un problema de desgaste o fricción, 

sin las dificultades asociadas con la experimentación "In vivo·. Por el 

contrario, un tribómetro mal diseñado o seleccionado pueden proporcionar 

resultados completamente falsos. El propósito de un tribómetro es proporcionar 

la simuladón de la mcción y el desgaste bajo condiciones controladas. La 

fricción y el desgaste son muy sensibles a factores tales como variaciones en la 

temperatura, la carga o la humedad, por lo que es indispensable seleccionar a 

un aparato en el que todos estos factores pueden ser cuidadosamente 

controlados y vigilados. Otra razón para el uso de tribómelros es que son 

diseñados para permitir la medición exacta de la fricción. el desgaste y otros 

parámetros relacionados, de una manera que no seña posible en la real idad~9 . 
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1.2 FRICCiÓN 

La técnica que estudia la frica6n o el rozamiento entre los cuerpos s6lidos 

fue acuñada por Robert Henry Thurston (1839-1903), este desarrolló uno de 

los primeros dlsposibvos para el ensayo de lubricantes, que permitía la 

obtendón directa del coeficiente de fricdón391 obteniendo unas conclusiones 

cercanas a las que, al'\os más tarde, publicarla Richard Strlbecl( (1861-1 950)188. 

Ambos autores refieren la existencia de la friedon, enfrentando coeficiente de 

fricción a la velocidad. Partiendo de una zona de baja velocidad y elevada 

fricción que va decreciendo, según aumenta la velocidad, hasta un punto 

mínimo para posteriormente aumentar de nuevo de manera gradual s99ún las 

denominadas curvas de StribeCk que representan la reladón entre coe Idente 

de fricción y la velocidad de deslizamiento. Podemos ver una representación de 

la misma en la Figura 1. 



La importancia de las curvas de Stribeck, de la Figura 1 y Figura 2, reside 

en señalar los diferentes regimenes de lubricación, interpretando la transición 

de estos hasta el régimen de lubricación hidrodinámico donde el coeficiente de 

fricción alcanza su punto mínimo y se mantiene dentro de unos valores 

relativamente bajos y razonablemente estables frente a la velocidad. 

F 
R 
I 
e 
e 
I 
o 
N 

_-,-¡mlt 

¡-:-Mixta 

I ~--Pelicula Plena: EHL o Hidrodinámica , 
I I 
I I 

r-PeliCUla Plena: 
I _ Hidrodinámica 

1 
Viscosidad 

Presi ón-Viscos ¡dad 
• • AntlDesgaste 

Extrema Presión (.) ~Idrodlnémtea 

Figura 2. Representación gráfica de la fricción. Curva de Strlbeck en 
diferentes regímenes de lubricación en articulaciones protéslcas. 

La fricción se encuentra definida por la American Society for Testing and 

Materials (ASTM) en su estándar G40 como la fuerza de resistencia angencial 

a la intercara de dos cuerpos cuando, bajo la acción de una fuerza externa, uno 

de los cuerpos se mueve o tiende a moverse respecto al otro. Es decir la 

resistencia al movimiento relativo entre dos cuerpos en oontacto. sometidos 

pues a carga nonnal, se suele obtener de forma experimentar-7•m , y se 
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denomina par de fricción a los mateñales que conforman cada lado articular de 

la artroplastia (cerámica-cerámica, cerámica-polietileno, metal-metal, me al­

polietileno, metal-poliuretano, etc.)'23 . 

Respecto a los diferentes mecanismos de la fricción, la gran mayorfa de los 

autores parten de dos fenómenos ' [sicos básicos: la rugosidad superficial por 

las asperezas y la adhesión entre las superficies en contacto, si bien a nivel 

microscópico se pueden refeñr cinco combinaciones de estos'.r: 

- Adhesión. 

- Interacción entre asperezas. 

- Deformación de las pelfculas superficiales. 

- Erosión de una superficie por las asperezas de la otra . 

- Acción de las particulas a rapadas entre las superficies, 

En las prótesis se busca el equilibrio óptimo entre la fricción necesaria para 

que exista el movimiento pero mimmizando el desgaste que esta produce. 

La taorta de la adhesión ampliamente aceptada y desarrollada por Bowden y 

labor (1 958). se basa en la observación de que dos superficies limpias y secas 

independientemente de lo lisas que sean. se tocan sólo en una pequeña 

fracción de su área aparente de contacto. En este caso la carga normal de 

contacto N está sostenida por asperezas diminutas o proyecciones de la 
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superficie que son las que se mantienen el contacto entre sf°2. Luego cuando 

dos materiales están en contacto, cualquier intento de mover uno sobre el otro 

implica vencer una fuera de rozamiento o fricción, esta es una fuerza opuesta al 

movimiento relativo entre sólidos en contacto que, en materiales de dureza 

contenida, se obtiene mediante '1; 

F= JI" N 

La fuerza de rozamiento F que se opone al movimiento es directamente 

proporcional a la carga aplicada nonnalmente a la fuerza de contacto N y al 

coeficiente de fricción IJ (véase Figura 3 y Tabla 1) de manera que la reducción 

de éste úl 'mo minora las pérdidas para una misma carga aplicada, Este valor 

numéri co del coeficiente de fricción que representa la fricción es la relación 

enlre la fuerza de fricción y la carga normal que soporta. Depende de muchos 

factores como el estado de las superficies, la rugosidad, la lubrificación local, la 

carga determinada, la veloa dad de superficie, etc. Además podemos distinguir 

enlre coeficiente de rozamiento estático y coeficiente de rozamiento dinámico. 

Siendo el estábco mayor que el dinámico~. 
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.QDI 01 tut. - ·UJM 

Figura 3. Diagrama de barras que muestra los valores de coeficiente 
de rozamiento estático para varias combinaciones de materiales. 
Fuente: Ashby MF Materiales para ingeniería 1: Introducción a las 
propiedades, las aplicaciones y el diseño. Reverté 2008. 

régimen 
Par f ricción Coof,fflc:clón Variación lubricación 
UHMVI/PE- capa IIm~eJmixto 

metal 006-008 ConstanteJdecreciendo 
Metal·metal 022-027 Decreoendo mixto 
Cerámica- pelrcula lubricante 
ceramlca 0,002.{),07 Aumentando 

Tabla 1. Medida de la fricción en diferentes pares protéslcos. 
Fuente: Fluid fi lm lubrication in ar1Ificial hlp joints. Tribological Research 
and Design for Engineeñng Systems Elsevier BV 2003; Volumen 41 
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Luego de la expresión físico matemática anterior se desprende que la 

fricción entre dos superficies, aparte del coeficiente de rozamiento que se 

corresponde con cada material del par fricción, depende de manera importante 

de la fuerza normal o resultantes de las cargas normales N que los man ·ene 

en contacto, en contado seco. Siendo la fuerza de reacción e><;perimentada por 

la articulaaón de cadera lo que hemos denominado fuerza normal N y que 

resulta de la suma del peso del cuerpo, del momento aduc or provocado sobre 

la cadera y de la fuerza de reacción producida por la contracción de la 

musculatura abductora. que viene a neutralizar dicho momento. Luego la 

resultante R = N aplicada sobre la cadera dependerá de la magnitud de sus 

componentes y de sus dis ancias al centro de la articulaci6n t17. 

Las fuentes que nos aportan info rmación sobre el valor de la R resultante 

normal N sobre la cabeza del fémur son Pau l/les (1976), Rydell (1966) y Paul 

(1976)100 y otros más recientes como el de 8ergmann et al (2001)n 

El cálculo de Pauwels es simple y vale en tanto en cuanto da un 

resultado supenor al valor real, tal que la resultante en apoyo monopodal es 

cuatro veces el peso corporal. El cálculo de Rydell (que modificó una prótesis 

de Moore para incorporarte indicadores de deformaci6n) da los siguientes 

valores1oo; 

Siendo P el peso corporal. 
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• En apoyo blpodal R= }S P 

• En apoyo monopodal R= 2,5 a 3 el valor de P 

Es os valores son aproximaciones interesantes pero otras 

investigaciones al hilo de la fabricación de prótesIs totales de cadera se han 

realIZado y dado a conocer las tensiones reales que soportan la cabeza y el 

cuello femoral; de estas Investigaciones se desprenden los siguientes valores 

(según el individuo y la tipologfa del paso y el contacto con el suelo)'oo·' 0t ; 

• Durante la marcha R = 2 a 4 veces el valor de P 

• Durante la carrera R= 4 a 5 veces el valor de P 

• Al subir escaleras R= 6 a 8 veces el va lor de P 

• Con un bastón oontralateral R:: P 

• Con un bastón homolateral R= 1,5 a 2,5 veces el valor de P 

• En posición sentada R:! O 

Respecto al ángulo de la aplicación del vector resultante de carga R 

sobre la cabeza del fémur en apoyo monopodal; Pau veis (Figura 4) nos indica 

que el apoyo forma un ángulo de 16° con la vertical y actúa en flexión sobre el 

cuello femoral, tal que las ensiones se ejercen en tracdón en el lado superior 

hacia dentro y en compresión en el lado inferior haa a fuera. Y Paul (Figura 5) 
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nos indica, respecto al plano frontal 21° en relación a la vertical y después de 

apoyar el alón y de 12,5° antes del despegue de los dedos, pero respecto del 

plano sagital de 12° en relación a la vertical y después del apoyar el talón y de 

7° antes del despegue de los dedos 100.1 H 

I 
\(l. , 
~ 

I " 

, 
I 
• 
I 
• 

~ 
Figura 4. Ángulo con la vertical y del apoyo de la resultante sobre la 
cabeza del fémur, actuando en flexión . 
Fuen e: Biomecánica funcional: miembros, cabeza, tronco. Elsevier 
Masson 2006. 
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3P', '. P . ' . . . . 

• • . . 
.' ., 
.' 

'J. 

3 P', , 4P . , . . 
• • , . , , 
• · . · , 

Figura 5. Aplicación de la resultante de carga en el plano frontal y en el 
sagital. Con apoyo del talón yen despegue de los dedos. 
Fuente: Lecciones básicas de la cadera. In: Lecciones Básicas de 
Blomecánlca Del Aparato Locomotor. Springer-Veriag 2000. 

Independientemente de la resultante normal de las solicitaciones en la 

cabeza del fémur, como hemos adelantado también la geometría de la 

superficie de contacto influye en la fricción Al intentar mover una de las 

superficies sobre la otra aparece una tensión cortante F~ en las asperezas de la 

superficie. És a es máxima donde el área de la sección transversal de las 

asperezas es mínima, es decir en el plano de contacto o muy cerca de él. La 

14 



in ensa defonnación plástica en las zonas de contacto 'ende a juntar las puntas 

de las asperezas tan íntimamente que a lo largo de la superficie de contado las 

uniones son átomo a átomo (pudiendo soportar una tenSIón cortante 

aproximadamente igual al límite elástico a cortadura de dicho matenal), 

Entonces las asperezas cederán produciéndose el movimiento cuando'; 

Siendo IJ. en este caso el coefiCiente de rozamiento estático. 

Sin embargo el valor menor del coeficiente de rozamiento dinámico IJd se 

explica ya que una vez las superficies están en movimiento, los átomos tienen 

menos tiempo para formar uniones átomo-átomo en los contactos entre 

aspere.zas que cuando las superficies están en contacto estático; esto es 

eqUivalente a considerar que el área de contacto sobre el cual se aplica el 

esfuerzo cortante se ve reducida', 

Veamos la Figura 6 representativa del área de contacto con fricción : 
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p 

F 

Figura 6. Atea real de contacto entre superficies, contacto entre 
asperezas. 
Fuente: Ashby MF. Materiales para ingenieria 1: Introducción a 
las propiedades, las aplicaciones y el diseño. Reverté 2008. 

Así la rugosidad no sólo reduce el área real en con acto, también actúa 

como un conjunto de micro-depósitos favoreciendo la retención de pequenas 

volúmenes de lubncante así como el confinam ento de partículas, más aún 

cuando en vez de rugosidad se trata de porosidad ya que esta última ejerce 

ambos efedos con una menor incidencia en fenómenos de desgaste 

abrasivo' 68 Y es que dos superficies iguales idealmente lisas (como las prótesis 

metal-metal) en contado presen aria n un coeficiente de fricción irrealmente 

elevado consecuencia de las fuerzas de atracción entre moléculas de ambas 

superficies, es por ello que, en este sentido, la rugosidad superfia al favorece la 

lubncaa6n y el movimiento relabvo entre superfia esU 6. 
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En el caso particular de dos metales blandos que se mueven uno sobre 

el otro las uniones son débiles pero su área es grande, por lo que IJ es alto, 

cuando se trata de dos metales duros, como los usados en prótesIs, las uniones 

son pequei\as pero fuertes y de nuevo la fricción es atta (de ahí la importanCia 

de la lubricación), Para reducir el coeficiente de fricción la manera más simple 

es permitir que un lubricante interactúe entre las superficies en contacto y que 

pueda soportar y evitar el contacto átomo-átomo entre asperezas y facilitar los 

esfuerzos cortantes9
, La prótesis deberla facilitar que el liquido sinovial pueda 

lubricar las superficies protésicas, 

De aqul la importancia de la separación radial entre la cabeza femoral y 

la copa o co 'lo o aclaramiento radial, que ha sido investigado por Wang et al 

2001 en pró esis UHMWPE sobre metal o cerámica, Estas investigaciones 

encontraron que un aumento óptimo del ju~o, aclaramiento radial o coaptación 

articular (Rc·RH), véase Figura 7, provoca una disminución de la tasa de 

desgaste inicial en la prótesIs frente a la creenCia de que el aumento del 

ad aramiento radial aumentaría la tensión de contacto y por tanto el desgaste, 

Estas observaciones experimentales han sido explicadas en la base de 

contactos elasticos entre las asperezas rugosas y lisas de la superficie del 

UHMPWE (Jin y Fisher 2001), pues o que una disminución de la tensión 

nominal de contacto debido a un aumento en el área de contacto nominal, 

puede dar lugar a un aumento del área de contac o real y por lo anto del 

desgaste 1t3,184,$t8, 
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La representación de la figura de debajo representa un para el par fricción, en 

este caso metal sobre metal; 

Figura 7. Modelo para análisis de Implante de cadera. 
Re es el radio intemo de la copa acetabular o roblo y RH es el radio de la 
cabeza femoral 
Fuente: Jin ZM, Medley JB, DOVlson D. Fluid fi lm lubricatlon ín arbficial hlp 
joints. In: Tribological Research and Design for Engineering $ystems. Elsevier 
B.V.2003. 

Para el par fricción metal· metal en implantes de cadera se busca mejorar 

el régimen de lubricación que dé lugar a la disminución del raUo de partrculas de 

desgaste el cual dependerá del diseño del aclaramiento radiaI217
,361, del pulido 

de las superficies que limiten las asperezas del rodamiento, de la esfericidad 

que evitará tensiones por pun o de contacto y del radio de la cabeza femoral. 

Conocemos que el radio de la cabeza femoral 'ene un gran efecto en la 

18 



lubricación y por lo an o en el desgaste. Se ha demostrado que un aumen o en 

el diámetro de las cabezas de 16 mm a 22.225 mm da lugar a un aumen o en el 

ratio de desgaste, consistente y en línea con el régimen límite , sin embargo 

aumentos más allá de 22.225 mm conlleva reducaones sign cativas del 

desgaste dada la mejora de la fricción por un régimen de lubricación mixto o en 

pelfcula de lubricante. además del beneficio del autopulldo o reducción de 

asperezas 192.1&4, 

Si el radio de la cabeza es mayor que la copa, el contacto de la prótesis 

será ecuatorial, Figura 10 (b), dado el ad aramiento radial negativo, y con 

orsiÓn de fricción alta y esto será impedimento para que el liquido sinovial o 

lubncante del simulador o tribómetro efectúe su intromisión viscosa que es la 

que permite el funcionamiento en régimen mixto o de película lubncante. Pero si 

el diámetro de la cabeza femoral es menor que el interior de la copa acetabular 

el aclaramiento radial será positivo y el contado seria polar, Figura 10 (a), por lo 

tanto el desgaste en este tipo de prótesis será menor, pero el aclaramiento 

debe ser óptimo, con un ajuste en carga adecuado y preciso, Figura 10 (c), que 

dé lugar al mejor régimen de lubricación dado que un contacto polar con un 

ad aramiento radial no óptimo también daría lugar a mayor fricción y 

desgaste 1«>,194,227,240,244, véase Figura 8, Figura 9 y Igura 10. 

19 



~ I r 

Figura 8. Geometría de las superficies de apoyo de gran diámetro 
metal- metal. 

Fuente: Actualizaciones en Círugfa Ortopédica y Traumatologfa 7. 
ELSEVIER-MASSON 2008 

I~m t,otodi t 

Figura 9. A.claramlento radial e Intromisión viscosa en contacto polar. 
Fuente: Actualizaciones en Cirugia Ortopédica y Traumatología 7. 
ELSEVIER-MASSON 2008. 
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Figura 10. Contacto entre cabeza femoral y núcleo de cotilo. 
Fuente: M2a" Taper Metal-on-Metal Articulation. The Right 
Idea ... The Right Tune. The R ght Company ... 810met Orthopedics, 
Inc. http://www.biomet com 

Por el contrano la fricción entre materiaJes cerámicos es menor gracias a 

su régimen de lubricaclón1s
. , véase la Tabla:3, y es que la mayoría de los 

materiales cerámicos son muy duros (con bW3nas propiedades al desgaste), 

son estables en medios corrosivos, tiene poca tendencia a enlazarse 

qurmicamente y responden a los esfuerzos cortémtes con mayor facilidad 

Cuando los metales se deslizan sobn3 un polimero, la fricción también 

está causada por uniones adhesivas, en las que se puede transferir una fina 

pelrcula del pollmero al metal. Cualquier flujo plástico tiende a orientar las 

cadenas del polfmero en dirección paralela a la superficie de deslizamiento y en 

esta disposición también responden a los esfllerzos cortantes con facilidad y 

por ello el coeficiente de rozamiento es bajo. Como inconveniente 'ene que las 
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moléculas del polimetro se eliminan con facilidad de la superficie de 

deslizamiento por lo que nos encontramos con desgas es comparativamente 

elevados9
• 

Para minimizar las fuerzas de rozamiento y por lo tanto el desgaste hay 

que facilitar al máximo el deslizamiento de las superficies en contacto mediante 

el lubrican e natural del cuerpo, el liquido sinovial, y permitir que sea capaz de 

intercalarse entre las puntas de las asperezas que forma las superficie del 

material tal que pueda soportar la presión en la superfiCie evitando el contacto 

átomo-átomo entre las asperezas y que pueda responder fácilmente a los 

esfuerzos cortantes vistos Estas sustancias del liquido sinovial empapan las 

superficies formando una fina pelicula dellubñcante disminuyendo el coeficiente 

de fricción. 

Históricamente se ha evitado la fricción con la reducción de las cabezas 

femorales protésicas. usando cabezas pequel'las (36 mm > 28 mm > 22 mm) 

donde la superficie de contacto es menor y el coeficiente de fricción también 

disminuye, aunque surgen otros problemas como la disminución del rango de 

movilidad de la cadera y el aumento de la posibilidad de luxación protésica. 

Pero actualmente se busca la aplicación de grandes diámetros que mejoran la 

movihdad y evitan la luxación, gracias al mejor conoCimiento y diseño tribol6glco 

de los pares de fncci6n en las próteSis articulares. 

También se debe distinguir entre la porosidad no deseada y la que silo 

es. Entendiéndose como no deseada aquella que no es objeto de con rol 
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duran e el proceso. Sin embargo hay écnicas que implican la existencia de 

porosidad, como la proyección por plasma e incluso hay procesos posteriores 

de tratamientos supetficiales orientados única y exolus.lvamente a la obtención 

de poros, como el textunzado. En aquellos casos en los que eXiste control sobre 

la porosidad es posible el diseno y la fabñcación a medida de la superficie, 

ajustando ésta a las condiciones de ensayo o de servicio. De esta manera se 

pueden realizar zonas porosas claramente delimitadas, con diferentes tamaños 

y profundidades de poros y densidades vañables. 

La aplicación del texturizado superficial para mejorar la fñcción se 

encuentra ampliamente extendido en diversos sectores tanto Industriales como 

científicos, siendo aplicado en la mejora de aplicaciones biomecánlcasl15.142 y 

en un completo abanico de diferentes usos. Y es que a través de la 

modificación de la lopografia de la superficie se puede mejorar el régimen de 

lubñcación y por lo tanto la disminución de debris 167.1&t 

Reseñando lo vis o, conocidas las solicitaciones sobre la cabeza del 

fémur y por tanto las que soportan las prótesis de cadera , conViene diseñar las 

mismas con los materiales para conseguir la dureza, elasticidad y resistencia 

adecuadas asl como coeficientes de rozamiento óptimos que minoren el debris 

del par fñcción protésico sin que esto afecte a la vida útil de dicha prótesis 

teniendo en cuenta las asperezas, la esfeñcidad, el contacto entre cabeza y 

cotilo mediante el aclaramien o rad ial que permita un régimen adecuado de 

carga y lubricación para una fricción óptima. 
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1.3 LUBRICACiÓN 

El concepto de lubricación en general y en particular para la cirugfa 

ortopédica implica insertar un material o sustancia entre dos cuerpos con el fin 

de disminuir la fricción y el desgaste entre ellos dado que conseguimos con esto 

disminuir el contado entre las asperezas o microasperezas de las superficies 

en con ado248
. 

1.3.1 EN ARTICULACIONES NATURALES 

Según el tipo o grado de movimiento que presenten (división ideada por 

Bichat, 1801), las articulaciones se denomman Sinartrosis, Anfiartrosis y 

DiarlfOsls para indicar que la articulación no presenta movimiento, un poco o 

mediano movimiento y mucho movimiento respectivamente. 

Las englobadas dentro del grupo de Diartrosis, como es la articulación de 

cadera que nos ocupa es una articulación sinovial, es decir en la cual el Ifquido 

sinovial está presente 100,1 01 

En general las articulaciones naturales humanas son un mecanismo 

complejo de baja fñcción. Es as permiten el movimiento ademas de transmitir 

grandes cargas de hueso a hueso. Los extremos de los huesos, en las 

articulaciones grandes como la de cadera están cubiertos por cartllago 

articular'. 
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El movimiento articular permite repartir este liquido en el conjunto de la 

extensión cartilaginosa. Las alternancias de compresión y descompresión nutre 

el cartílago y elimina los desechos a modo de esponja dado que el cartílago no 

bene vascularizaClón propia y se nutre porque el líqUido SInovial que lo embebe 

y lubrica permite mantener su humedad y le protege contra la abrasión 

reduciendo el coeficiente de fricción en la articulación natural del orden de 0,002 

a 0,004 15 .1 $9 

El espesor del cartílago depende de la articulación, y en el acetábulo 

para condiciones normales y en individuos sanos es variable entre 2 y 4 mm, el 

grosor máximo se corresponde con las zonas de máximo apoyo. De esta forma, 

el cartílago es más espeso en la cima de la cabeza femoral que en sus 

bordes I ,100. Vañando también si la articulación está da l'\ada o desgastada por 

artrosis u o ra causa Normalmente los esfuerzos de contac o que soportan 

están en el orden de 1 MPa 4. 

El cartí lago es poroso y deja pasar de forma selectiva las pequeñas 

moléculas de liquido sinovial lo cual perm ite su nutrición, presenta además 

capas superpuestas de células cuya posición, a medida que se acercan a la 

superficie se hace cada vez más horizontal. Su composición muestra en el 

fondo células encadenadas denominadas hialinas y de re lieve liso a escala 

macroscópica aunque microscópicamente presente irregulañdades onduladas 

de 1 a 511 m de profundidad que tiene su funcionalidad en la lubricación. Su 
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dureza es variable y depende de la tipografía, la concentración de liquido 

sinovial y la profundidad en la que se encuentre. Es más blando en superficie, 

este efecto le pennite amortiguar mejor las tensiones en el hueso l00;J69. 

La cadera es una articulación sinovial. cuyo movimiento está regido por 

la fonna de las superfides de contacto de los huesos en la articulación y la 

lubricación del liquido sinovial. Y la sinovial es una membrana grasa que genera 

d'cho liquido. Es pues un órgano de desl izamiento y a este propÓsito la sinovial 

fonna una envoltura aislante que acompaña las posibles estructuras 

inlfacapsulares de las artJculaa ones, Figura 11 y Figura 12. 

El liquidO lubricante de la articulación es el liquido sinovial que es claro o 

amarillo pálido. es un ultrafiltrado del plasma de la sangre con elevada 

viscosidad en relación al agua y debido fundamentalmente a la presencia de 

ácido h'alurónico13O
. 

El líquido sinovial , de compoSIción compleja, contiene al Igual que la 

sangre los mismos electroll tos, maaomoléculas de protelnas. Ifpidos y 

protelnas de pequel'\o tamal'\o, como la albúmina, gammaglobulina y 

lfansfemna, su pH es de 7,3-7,4 en condiciones nonnales'ct" ,oo,m . 
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Figura 11. (1) Cuello 'Iemoral (2) Cápsula articular. 
Fuen e: Biomecánica funcional: miembros, cabeza, tronco. 
Elsevier Ma:sson 2006. 

Figura 12. Visión lateral y distal de la articulación coxofemoral derecha. 
después de abrir la cápsula articular y sacar parte de la 
cabeza del fémur fuera de la articulación. 
Fuente: $ obotta, A.tlas de Anatomia Humana 2001. Editorial 
Panamericana. 

27 



El ácido hialurónico constituyen e en el liquido sinovial está formado a 

base de pro einas y es el responsable de su viscosidad comprendida entre 0,1 

a 1 Pa·s dependiendo de sus condlciones130
• En condiciones normales es 

altamente no·newtoniano. Algunas enfermedades re<lucen su viscosidad y esto 

se debe a la d·sminuci6n de la concentración del ácido hialurónico397• 

Concentración 
I (an..) 

Total ácido 
protelnas Albumina Fosfolipidos Hialu rónico 

LI uldo sinovial de OSieoartritlS~"'" 27±10 . -º,52±O 18 1,3±O.L-
ll:!9uldo smovlal de osieoartritlS 2475±713 20,OO±4,98 O 41±O 14 

Tabla 2. Contenido de las macromoléculas de los fluidos de 
articulaciones, según estudios. 
Fuente: Sawae Y. Effect of physiological factors on wear ot UHMWPE tor joint 
prosthesis. In: Polymer Tribology. Imperial Gollege Press 2009. 

Gamo las prote inas de gran tamaño no atraviesan la membrana sinoVIal 

el liquido no se coagula en condiciones normales. El liquido sinovial tiene dos 

tareas: la lubñcación de la articulación y la nutrición del cartilago de dicha 

articulación mediante el contenido de proteinas de este y que es de 

aproximadamente 20 mg/ml (2%), dependiendo del tipo de articulación. Dicho 

liquido no se coagula debido a la ausencia de fibrinógeno y los factores de la 

coagulación. Algunas patologías re<lucen la VIscosidad del liqUido, esto se debe 

a la d sminución de la concentración del ácido hialur6nlco4
. 
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Hay varias teorias sobre el mecanismo de lubricación de las 

articulaciones naturalesl0l .170.171.178; por goteo o lagrimeo ( veeping IUbrification), 

por elastohidrodinámica, por compresión de membrana, por geles de proteinas 

y áddo hlalurónico en mlcrodepresiones del cartílago (boosted lubrification), 

bien por hidrodinámica, por impulso o estimuladón, por hidrostálica, filtración, 

por pelfcula de fluido (squeeze-film) o por mezcla de estas teorlas o parte de 

ellas4
• 

Veamos dos de las más importantes: 

La teolia límite o en película fina, que dice que la película Sinovial está 

representada por un simple tapiz de moléculas sobre la que se deslizan las 

superfiCies. Esta leona parece referirse más al funcionamiento articular en 

descarga354
, Véase la representación de debajo en la Figura 13 (a). 

Dicho de otro modo las sustancias lubri cantes. en es e caso el liquido 

sinovial. contaminan las superficies de contacto formando una fina pelicula de 

lubricante que evita la adhesión de las superficies y que permite responder 

fácilmente a los esfuerzos cortantes que aparecen, disminuyendo su coeficiente 

de fricción. Esta fina pellcula de moléculas del lubricante acaba formando una 

monocapa molecular capaz de resistir fuerzas normales a la superficie y muy 

elevadas. separando de este modo los extremos de las asperezas de las 

superficies de contacto de una manera efectiva9 

La teoria hidrodinámica o en pelícu la espesa, se considera que en 

reposo las superficies es án en con acto y que el movimiento intercala una 
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pelicula de liquido. Su espesor depende de la viscosidad del lubrican e, de la 

velocidad y de las dimensiones de la superficie de contacto o linea de curvatura 

de las superfides. Esta teorla parece més aplícable al funCionamiento articular 

con carga donde la película del líquido esté constituida por moléculas que 

forman un gel, preso de las microdeformaciones del cartllago205
• Véase la 

representación de debajo en la Figura 13 (b). 

• 
I////II/~ 

loJ b 

Figura 13. Mecanismos de lubricación: (a) Teoría límite o en película fina 
(b) Teoria hidrodinámica o en pelicula espesa. 
Fuente: Dumbleton, 1981. 

Luego la articulación es á rodeada por una cápsula articular que es una 

bolsa fibrosa, inextensible y más o menos espesa, en sus zonas más 

estimuladas se enruentra reforzada por engrosamientos ligamentosos y 

tendones próximos. Este elemento tiene una función mecánica y sensonal, 

dado que tiene receptores artlrulares que informan al sistema nervioso central 
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sobre la posición espacial de los segmentos óseos implicados en la articulación. 

Las cápsulas y la envoltura sinovial son sens"bles a la inmovilización. 

Luego la Bursa sinOVIal V la membrana seaetan liquido sinOVIal para 

lubncar la articulaci6n pero la verdad del mecanismo de lubncaCl6n de las 

articulaciones naturales se encuentra todavla en disputa V lo más probable es 

que contenga algo de cada una de las teorlas mencionadas. 

1.3.2 EN ARTICULACIONES PROTÉSICAS. 

Ya el ingeniero y fisico ir1andés Revnolds Osbome97 en sus estudios sobre 

fluidos concluía que al igual que la lubricación era fundamen al para los 

mecanismos de Ingeniería también lo eran para la artiOJlaciones humanas y 

animales. 

El lubricante en la mavorta de las máquinas convencionales es aceite 

minera l y en algunos casos se utiliza agua, aire o lubricantes sintéticos cuando 

hay condiciones especiales de temperatura. velocidad, etc. Caso diferente es el 

organismo humano como vimos en las articulaciones naturales del apartado 

anterior. 

Luego la tribología en la prótesis, más allá de la lubncación busca 

reemplazar la articulaci6n dañada por uno u otro motivo. En esencia pues el 

procedimiento equivale a diseñar un nuevo rodamiento para reemplazar la 

articulaci6n dañada. 
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Dumbleton e al (1981) con estudios sobre la lubricación, la fricción y el 

desgaste de las articulaciones Ihumanas y artificiales ha proporcionado una gran 

comprenSión sobre como las al1iculaciones naturales y protéslcas trabajan y por 

qué fallan lo cual ha permitido Uln constante desarrollo e Innovación en estas, con 

el consiguiente beneficio en la calidad de vida de los pacientes. 

En el caso concreto de las prótesis de las articulaciones son de 

materiales más rigidos que las natu rales y la carga puede ser llevada 

manteniendo la capa de lubricación aunque algunas solicitaciones se produce por 

contacto directo sólido-sólido. Esto último oonlleva el mayor problema de 

desgaste al ser la fricción much40 mayor. 

• 

Vástago 

Figura 14. Implante protés\c:o de cadera consistente en una copa acetabular 
fijada en el acetábulo de la peilvis, una cabeza femoral en fricción con el cotilo y 
un vástago femoral Inserto en 'BI canal femoral y que sustenta la cabeza femoral. 
Fuen e: Tribology Research and Design for Engineering Systems. Elsevier BV 2003. 
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Por lo tanto la mejora de los rodamientos y sus superticies de contacto es 

una permanente preocupación teniendo en cuenta el medio lubricante "in vivo" 

El uso de la tipologia de materiales es crucial pues para resolver estos 

problemas teniendo presen e que la mayoría de los materia les se degradan en 

soluaones acuosas. 

y es que las prótesis articulares en las artroplastias totales de cadera no 

cuentan con el mecanismo de trasudación o -lagrimeo· de las articulaciones 

normales humanas formadas por cartllagos articulares en contacto con el 

liquido sinovial129 por lo que su fricción y desgaste es mayor. 

Las prótesis de cadera metal-polimero operan en el régimen de 

lubncaClón limite y m bdolt2 , esto hasta ahora ha llevado al diseño de diámetros 

reduCidos de la cabeza femoral, tanto como sea posible para reducir al mínimo 

el rozamiento y desgaste volumétrico. Esto explica por qué el patrón oro en 

implantes protésicos de cadera del siglo pasado era el diámetro de sólo 22,225 

mm. Sin embargo los implantes de metal-metal puede operar en el régimen de 

lubricación mixta con gran parte la carga en apoyos de películas 

elastohidrodinamioo y su diseño tribológico conduce a muy bajas asas de 

desgaste98 
• 

En la lubricación elastohldrodlnámica, más propia en pares metal. metal, 

el espesor de película depende de la VIscosidad del líqUido sinovial que actúa 

como lubricante. de la velocidad y de la presión. Si aumenta la presión. la 

película disminuye y se produce contac o metal-metal debido a las rugosidades 

Esta situación da lugar a la lubricación mixta , 
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Los métodos convencionales en ingeniería para la evaluación de los 

regímenes de la pelicula de fluido lubricante se pueden aplicar a los implantes 

de cadera. Estos se pueden clasificar en dos categorías, los métodos de 

media ones expenmenta les y las predicciones teóricas. Los métodos 

experimentales generalmente son medidas de fricción, en relación con la curva 

de Stribeck, o detección de la separación entre las dos superficies de apoyo 

mediante una técnica de resistividad. Las predicciones teóricas han sido 

generalmente basadas en el ratio A definido por la relación siguiente ,94
. 

Siendo; 

.­¡¡-
Espeoor ninirro de pa frua = hmn 

Rlgo9dad _ de _ 1 as _ SJp erfi ces ~ R¡H 2 + R~ 2 

11"," Espesor mlnJmo de la peI1cula en el Implante. 

R.H Rttgosidad cuadrática media de la superficie de la cabeza f9fTlOl'el. 

~ Rvgoslóad CUe<n-8I1Ca media de la superficie de 18 cope acetabu/8r en con acto 

con la cabeza. 

La fórmula indicada considera la influencia de las propiedades de los 

materiales, de la geometría de la superficie, del lubricante y de las condidones 

de funcionamiento. En cambio, se asumía la hipótesis de un régimen de trabajO 

isotérmico y un comportamiento Newtoniano del lubricante, por lo que su ámbito 

de aplicación aunque limitado es de aplicación a articulaciones protésicas1
!115. 



Se tiene que un valor de A comprendido entre 1 y 3 el régimen de 

lubñcación es mixto y que para valores menores que 1 toda la carga la soportan 

los elementos, no existe pelicula y se tiene lubricad ón Iimite346
• Luego la misión 

del lubricante en el caso de lubricación limite o lim itrofe sigue siendo la de 

redUCir el contacto sólld().sólido, medIante el esfuerzo de cortadura en el seno 

del mismo. 

Vemos en la Tabla 3 los valores obten ¡dos'~ para diferentes reglmenes 

de lubricación en función de los pares de fricción y como se refleja el régimen 

de lubricación en estos sabiendo que el ideal de lubricación seria el de pellcula 

lubricante con el ). más alto posible. 

IAi ....... 
espe.SOf 

de po:lieula Rugosid:MI medio de ,,"d. su_ licio en 
ratio A Par fricción (ron) oonilod o(nm} f~gimen lubricx ión 

U.mIWPE.."el3l 83 50- 1000 008· ' 7 capo 1m"" o rmrto 

mlxlo o pollcllo 
l ' ..... ,-rno ... , 36 ' ''·28 , > 2,6 kAlnCQMo: 

c..~m.",- p.lleul. t ..... ""nI. 
_ ''''Ice 24 7 3." 

Tabla J . Estimación t06rlca d los taglmonos d lubricación In vivo d Implant s d 
cadera 
A partir de la ellperiencia y ba&ado en el ratio A. usando la fórmula de 
ttlmrock y Oowson'6a (t~1o d 1<1 caboza femoral, R..= 14 mm; carga <lpllcada, W= 2,5 kN: 
viscosidad del liquido sinovial. 1/ = 5 mPa: velocidad angular de la cabeza femoral en 
relación a la copa acetabular, (() = 1,5 radls). 
Fuente· Fluid film lubrica ion in artificial hip joints Tribological Research and Oesign for 
Englneering Systems Elsevler BV 2OQ;3; Volumen 41. 

S. para el caso de la articulación natural esta está rodeada por una 

cápsula artlrular, donde la Bursa sinovial y la membrana secretan liquido 

sinovial para lubricar la articulación en el caso de la artirulaci6n protésica de 

35 



cadera, la cavidad pseudo articular se llena del liquido sinovial alrededor de la 

articulación protésica, liquido periprotésico, siendo la calidad del liquido 

diferente, véase Tabla 2 y Tabla 4. Así aunque la concentración del hialuronato 

es menor en las artJoulaciones de la cadera protésica, comparativamente con 

las articulaciones de cadera oon osteoartritis primaria. su concentración total en 

proteínas es relativamente slmilar"235
.307. 

Concentración 
I (gIL) 

Total ácido 
protern s Albúmina 

LiquidO sinovial perip-otésico23 
Fosrolfpidos Hlalu r6nl~ 

34± 13 - O 52±O 19 09±O 4 
Liquido sinovial periprotésico·' 28 oo± 5 03 21 75 ± 320 050 ± 006 

Tabla 4. Contenido de las macromoléculas en flu idos de articulaciones 
protésicas, según estudios. 
Fuente: Sa vae Y. Effec of physiological factors on Vlear of UHMWPE tor joint 
prosthesls. In: Polymer Tribology. Imperial College Press 2009. 

La teoría acerca de la lubricación de las artJculaClones en cadera 

protésica dice que son las moléculas de protelnas del liquido sinovial las que 

actúa como una pellcula lubricante366
, más en superficies duras. sobre todo en 

la superficie metálica de la prótesis. Pero otros investigadores mostraron que 

las proteinas solubles no son una pel icula lubricante efectiva y que no hay 

lubricación de pelicula fina (Ieoria limite) en las articulación pro ésica de cadera 

"In vivo' 371 .373. 
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Como hemos recalcado, una correcta lubricación beneficia la fricción 

entre las superficies de rozamiento disminuyendo el desgas e y aumen ando 

por tanto las probabilidades de durabihdad. Luego las prótesis articulares, en 

función del par fneción, sus asperezas, esfericidad y aclaramiento radial244 

funcionan en el organismo con un régimen de lubricación especrfico, puesto que 

aprovechan el propio lubricante fabñcado por el organismo. 

En este senbdo no es habrtual que el liquido Sinovial se utilice de forma 

frecuente en la pruebas de Simulaciones de desgaste de prótesis de cadera y 

por lo tanto las simulaciones son aproximaciones al entomo real "In vivo" en el 

que realmente va a trabajar tribológicamente la prótesis" • todo ello con el 

añadido de los diferentes comportamientos que pueden tener esta en función 

de cómo varia la composición del liquido sinovial frente a diferen es patologías. 

SIO embargo estudios con sustancias similares en composición o en 

teorta con peor comportamiento como lubricantes nos dan idea de cómo se 

comportan las articulaciones protéslcas, en concreto las prótesis de cadera en 

un entomo real in vivo. 

Los Iípldos y las proteínas son Identificados como los componentes más 

importantes en la lubricación en las articulaciones protéslcas, particularmente 

las protelnas presentes en el liquido sinovial. Para el caso de los fosfollpldos la 

relación entre la concentración de fosfolípidos y el ratio de desgaste del 

polieti leno depende de la coexistencia con la concentración de proternas. En 

soluciones bajas en proteínas, los fosfolipidos juegan un rol de lubricante limite 
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reduciendo el desgaste, sin embargo el ratio de desgaste aumenta por aumento 

la concentración de lipidos con al o valor proteico. Y es que las proteinas 

pueden unirse fácilmente a las moléculas de lípidos para formar 

Iipoproteínas17 .321>. Sin embargo otros investigadores han demostrado que las 

moléculas de IIpidos penetran en la masa del polietileno de ultra alto peso 

molecular (UHMWPE) y este Uene un efecto plasUficante sobre sus propiedades 

mecánicasl 44
.
31t 

Habitualmente en pruebas de desgaste, in vi tro, se utilizan 

concentraciones de proternas como lubñcante y estas suelen oscilar entre 20 

mg/ml a 35 mg/ml, para asemejarse en composición proteínica al liquido 

sinovial humano374
, Si la concentración de proternas es demasiado alta se 

observa que las proteínas se degradarán más rápido, formándose un 

precipitado que actúa como un lubricante sólido el cual reduce el desgaste, pero 

de una manera comparativamente anormal frente a la realidad. S. la 

concentraCión de proteína es demasiado baja, se ha comprobado que se 

formaran capas de ttansferena a de polietlleno para el caso que se use como 

núcleo de cotilo dicho materiaf~7 t . 

De estudios realizados en simuladores de cadera con cotilos de 

polletileno y con proteinas de suero bovino como lubricante se deduce que las 

proteínas previenen el desgaste del pohetileno evitando la capa de 

transferenciam , Para ello el suero bovino, que se use y que contienen las 

38 



proteínas que actúan como lubrican e, debe estar al menos al 50% de 

concentración en pro eínas37o
. 

Wang et al. estudiaron el efecto de la concentración de proteínas y el 

volumen de lubñcante para el desgaste del polietileno en prótesis, encontrando 

que el precipitado de protefnas dismlnuia cuando el volumen del lubricante 

aumenta y la tasa de desgaste actúa de forma inversa37o
, La mayor tasa de 

desgaste se logra con la menor concentración de proteinas. 20 mg/ml, y se 

'ene el menor indice de degradación cuando el volumen de lubricante se 

mantiene constante en 400 mI. El suero bovino con 65 mg/ml de concentración 

de proteínas muestra el más alto Indice de degradación y la más baja tasa de 

desgaste37o. 

Estudios con adición de ácido hialurónico en el suero bovino da menores 

valores de desgaste en el pOlieti leno~73. 

Sin embargo el uso de lubrican es en base a agua en simuladores de 

articulaciones protésicas de cadera tiene como ventaja que no degrada el 

polietileno durante la simulaCIón pero la tasa de desgaste está por lo general 

muy por debajo de la tasa de desgaste dlnico comparado y calculado frente a 

prótesis recuperadas308• 

En lubricación con agua, la transferencia del polietileno a la superficie de 

contacto se da generalmente. pero no siempreSl
,318 Sin embargo la capa de 

transferencia de polieti leno no se observa en las prótesis recuperadas o en 

pruebas de desgastes si el suero se utiliza como lubrican e376
. 
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Las proteinas del suero usado como lubricante parecen ser las 

responsables, ante la ausencia de la capa de la transferencia de polietileno en 

simulaciones con suero63.80.238. 

Actualmente el suero es el lubricante más popular en las pruebas de 

simulaci6n de desgaste de pr6tesis articulares y sus mateñales porque su 

composld ón está más cerca del comportamiento del liquido sinovial l94
. En 

general las partlculas de polietileno después de aisladas del suero bovino 

utilizado como lubñcante en los ensayos con simuladores de cadera y de los 

ejidos periprotésicos que se han enoontrado son similares y en un rango entre 

0,1-1 f.1 m de tamaño23a.37S. 

Como se ha indicado el líquido sinovial de la articulación protésica se ha 

estudiado poco y sus propiedades son diferentes dependiendo del tipo de 

pr6tesis y la enfermedad que tiene el paciente y es que las diferenaas de 

viscosidad para cada persona o paciente se puede relad onar con la cantidad y 

el peso molecular de los derivados del ácido hialur6nico presentes en el liquido 

sinovial, como liquido proteico" Sabemos que el ácido hialurónico del liquido 

sinovial de las articulaciones sin gran componente de inflamación no está 

degradado conservando su peso molecular y manteniendo sus propiedades y 

su viscosidad228
• 

En el caso de enfermedades articulares inflamatorias el liquido articular 

presenta una disminuci6n tanto de la ooncentración de ácido hialurónico como 

de su peso molecular por lo que la visoosidad del mismo disminuye. Algo similar 
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ocurre en el líquido proceden e de revisiones de artroplastias articulares, donde 

disminuye el ácido hialurónico en comparación con el liquido procedente de 

articulaciones artróslcas. Seguramente porque la capaCIdad de formaCIÓn de 

áCIdo hlalurónlco, por parte de las células que recubren la ne<)articulación, está 

disminuida, encargándose los fibroblastos de la ne<)cápsula de la producción 

del ácido hialurónlco2S7
.307. 

La VIscosidad 6ptima es pues fundamental en la mejora de las 

propIedades tribol6gicas, tal como al lubricación, y mejora las condiCIones 

fticcionales del par cartilagcrcartllago, y también en los pares artificiales 

utilizados en la fabricación de artroplas 'as articulares, El liquido sinovial 

que encontramos en artroplastias fallidas es el que tiene la viscosidad mas 

baja257
,307, Luego es e lubrican e fabricado por el organismo y que está presente 

en artroplastias articulares fallidas no parece ser el idóneo para estos 

dispositivos dada su viscosidad y es que el líquido sinovial producido por el 

organismo cuando se Implanta una prótesis (y ésta fracasa) presenta una 

ViscoSidad dIsminuida, y por lo tanto unas propiedades Inbol6glcas no 

óptimas17
. 

Pero como hemos dicho la viscosidad del liquido sinovial en pacientes 

con artroplastias es probablemente algo más alta que la mayoría de los 

lubncantes utihzados en los test de simulación de prótesis de cadera2J.S, lo cual 

valida sus resultados, 
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En un resumen simple podemos decir que el régimen de lubricación para 

un par fricción o rodamiento de una superficie dura sobre otra blanda en las 

prótesis de cadera es una lubricación en frontera o capa límite a mIXta y para el 

caso de dos superficies duras tenemos regímenes mixto y de película 

lubñcante. l os implantes protésicos deben disel'larse teniendo en cuenta 

aquellos criterios que los hagan funcionar en un régimen de lubricación óptimo 

con valores de A (lambda) que perm itieran el régimen en pelicula lubñcante o 

hidrodinámico y es aquí donde los implantes de cadera cerámica sobre 

cerámica tiene hasta el momento su mejor oportunidad debido a su lambda, 

siempre y cuando se mejoren aspectos como las asperezas, rugosidad y 

microestructura de las superfrcies de con acto asi como la dureza del material y 

elasticidad del material,a4. 

El liquido sinovial con sus moléculas de proteínas puede separar las dos 

superficies evitando o ayudando a evitar un mayor desgaste248, por ello los 

simuladores de tes de cadera usan como lubricante sustancias lo más similares 

posible al liquido sinovial y está ampliamen e extendido el uso de lubricantes en 

base a proteínas de suero bovino con concentraciones de prote inas que suelen 

oscilar entre 20 mg/ml a 35 mgJml 37. y al menos al 50%3;0, y es que la 

ausencia o muy baja concentración de las proteínas son las responsables de 

una mayor degradación o presencia de capa de transferencia de los 

polietl lenosf>l,80,238,373 . 
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De todo lo investigado hasta el momento se sigue desprendiendo que la 

verdad del mecanismo de lubricación de las articulaciones naturales o de las 

prótesis se encuentra todavia en disputa aunque todas estas investigaCiones 

nos acercan a un modelo óptimo para reproducir simulaciones Iribol6glcas. 

1.4 DESGASTE 

En este apartado nos centraremos fundamentalmen e en lo que se 

denomina desgaste por deslizamiento. En este sentido el desgaste se define 

como la pérdida de material entre dos superfiCies en contacto y con movimiento 

relativo de una superficie sobre otra, aparece en cualquier mecanismo y por lo 

tanto las articulaciones protésicas. 

Los tipos de desgaste conocidos y que aparecen en las articulaciones 

protésicas son los siguientes 11 3 .147 .214
: 

• Adhesión: Si existe afinidad atómica entre las partlculas de las 

superficie de contacto, ta l que las partfculas del material con 

fuerzas de cohesión más débiles son arrastradas o atraidas por 

las fuerzas de adhesión en la fricción. Este tipo de desgaste 

aparece cuando la película de lubricante no iene el espesor 

suficiente y permite el contacto de los puntos más altos de las 
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superiicies. Las partícu las desprendidas en esta fricción pueden 

por lo tanto unirse o soldarse al otro elemento o permanecer libre 

entre las dos superficies dando lugar a un desgaste abrasivo. 

Podemos señalar que es típico del desgaste adheSIVO la 

transferencia del material blando. como el polietileno 16, sobre el 

duro produciéndose el fenómeno de la transferencia por fricción y 

formando las denominadas capas de transferencia las cuales son 

observadas en todos los materiales. 

• Abrasión: Se produce cuando las microasperezas o rugosidades 

de la superficie dura o áspera se deslizan respecto a otra blanda 

ocasionándole surcos con desprendimiento de debris. Es un 

fenómeno de mayor importancia si existen grandes esfuerzos y 

uniones qufmicas entre las superficies de contacto. Es la razón del 

efecto autopulido en el periodo inicial de una prótesis articular. 

• Por tercer cuerpo o contaminante abrasivo: Es una variante del 

desgaste abrasivo puesto que las particulas o restos provenientes 

del desgaste abrasivo actúan como elementos extral'los entre las 

dos superficies produciendo concentraciones locales de elevado 

esfuerzo provocando abrasión en una o ambas superficies. Es 

fundamen al pues la presencia de partículas interpuestas entre las 

dos superficies, debido por ejemplo al desgaste adhesivo o por 

partículas existente en el medio, y estas se encargan de 

desprender nuevas partfculas de las superficies a medida que se 



deslizan una sobre la otra. De ahi la importancia de la dureza 

superficial de las superficies en contacto 

• De transferencia: Variante del desgaste por abrasión en la que 

ademas se forma una película lisa proveniente del material blando 

que se fija sobre el duro y áspero que rellena los huecos de las 

microasperezas dando lugar a los mismos efectos que un tercer 

cuerpo. 

• Desgaste por fatiga: Debido a las cargas clcl lcas y pérdida de 

material por esfuerzos cortantes elevados y concentrados 

ocasionan las grietas iniciales que dan lugar a la fractura de la 

prótesis Por esto es importante que las superficies en contacto 

estén suficientemen e endurecidas y tengan el grosor adecuado. Y 

es que un ajus e defectuoso puede aumentar los esfuerzos por 

contacto y el matenal más blando es demasiado delgado la copa 

de metal que lo sostiene crea un entorno de mayores fuerzas de 

contacto por lo que para el caso de que la capa del polfmero 

usado en la prótesis sea delgado se produce su agrietamiento y 

rajaduras por fatiga en forma tangencial a la superficie 

El desgas e de los materiales se mide por el indice de desgaste o 

volumen de ma erial perdido por unidad de superficie, o espesor perdido 

perpendicularmente a la superficie, por unidad de longitud de deslizamiento 

relativo, véase la Tabla 2. luego en prótesis el desgaste lineal se hace 
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referencia a la distancia entre dos puntos, este desgas e provoca aproximación 

entre cotilo y cabeza femoral. Se puede medir radiológica mente. El desgaste 

volumétrico mide la cantidad de matenal que se elimina de las superficies en 

contacto, este depende todos los factores enumerados hasta el momento 1.7 :$13. 

La curva del desgaste es caracterlstica1
:t1 , tal como se muestra en la 

Figura 15. Parte de un punto de nulo desgaste mientras no existe 

deslizamiento o rodamiento. Con el inicio del rodaje se da la fase inicial 

curvilínea por pérdida de peso con correlación entre pérdida de peso y dis ancia 

de deslizamiento, es la fase de desgaste inicial o autopulido que habitualmente 

se da entre la cabeza femoral y el cotilo. Esta pérdida de peso disminuye hasta 

que la gráfica se lineallza, punto A al B, en entre tramo el desgaste es lineal y 

estabilizado para una carga y velocidad constante dependiendo de los 

materiales y de sus superficies de contacto. 

8 

Figura 15. Gráfica do velocidad de desgasto. 
Velocidad de desgaste medida como pérdida de masa por unidad de 
distancia de deslizamiento ( d. pérdida de volumen o peso del material 
superficial). 
Fuente: Ferrer el al. 2003. Tecnologla de maler ales. 



Asi en el desgaste protésico. al igual que en la gráfica de la 

15. tenemos tres fases de desgaste217
:
m

:l61 : 

Figura 

• Cuando se inicia el movimiento. fase Redding-in (runningc-tn), Tramo OA, 

que se corresponde con el periodo inicial de autopulido de las 

superficies en contado. En concreto las prótesis de par de fricción de 

dos superficies duras en este periodo de desgaste por rodaje se da 

mayormente duran e el primer millón de ciclos de uso fundamentalmente 

por los puntos discordantes debidos a las asperezas de la superficie y 

su esfencidad, hasta conseguir el autopuhdo y el acopiamiento 

natural2AIJ
• 

• Fase steady-state. Tramo AB. en condiciones adecuadas de lubricación 

dando lugar a una baja fricción y por lo tanto a un menor desgaste con 

carácter cuasi lineal. Podemos decir que se ins aura a partir del año de 

la cirug ia. 

• Fase final o end-polOt, Tramo B, donde se produce un pronunCiado 

desgaste final por aumento del aclaramiento rad ial o coaptación articular 

que da lugar a una al ta fricción dando lugar al fallo protésico 

acompañado o no de osteolisis debido al debris. 
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Sin embargo los mecanismos principales de desgas e en las 

articulaciones de cadera protésica son adhesivos y abrasivos, y es que el 

desgaste adhesivo es el responsable de la produCCIón de una enorme canbdad 

de partículas de desgaste, sobre todo en el poliebleno, y esto es por el régimen 

de lubricación de la fricción4
• 

Veamos en la Tabla 5 ra 'os de desgaste encontrados para diferentes 

pares de fricción ob enidos por est y por recuperación de prótesis 1!M: 

Ratio desgaste lineal 

Parfri0ci6n Ratio de desga&le volumétrico (mm'/ar'io) JJ mlar'lo) 

UHMWPE-metal 3~100 10~OO 

UH MWPE-cerámica 15-50 5~150 

Metal-metal 01-1 2-20 
Cer-ámica-oerámica 005-1 1-20 

... ..!Imo 1 ano: I mlll6n do clClo$ dGl.lmulod ot) (So 

Tabla 6. 
cadera. 

Ratios de desgaste volumétrico y lineal en implantes de 

Fuente: Jin ZM, Medley JB, Do vson D Fluid film lubrication in artificial hip 
joints. Edited by: Dowson D, Priest M, Dalmaz G, LubreCht AA. In: Tribologlcal 
Research and Design for Engineering Systems. Elsevier B.V.2003. 

Inicialmente se pensaba que la rugosidad superficial de la cabeza 

femoral era el factor crucial del desgaste en el polietilen06380
, sin embargo 
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pruebas experimenta les in vi ro, diferentes a las utilizadas inicialmente de 

simulación de desgaste reciproca yagua como lubñcante, pero Wang et aL312 

demostraron que el factor desgaste en pruebas de movimiento multldlreccional 

mediante lubricación a base de proteinas era aproximadamente proporcional a 

la ra rz cuadrada de la rugosidad de la cabeza femoraI4
,374. 

Todos los estudios realizados en simulador con UHMPWPE han puesto 

de manifiesto que un aumento en el radio de la cabeza femoral conduce a un 

aumento del desgaste volumétrico Esto es coherente con lo lristo para el 

régimen limite y mixto debido a que el incremento en el radio de la cabeza 

femoral aumenta la distancia de deslizamiento y por lo tanto el desgaste 

volumétrico por unidad de tiempo l84 . 

Diferenciamos desgaste de dureza, la dureza viene asociada más a la 

rotura del material protésico pero el desgaste con el debñs y este asociado al 

aflojamiento aséptico, independientemente del fallo mecánico, que es dificil de 

de ectar y que provoca complicaciones a largo plazo de pérd ida de hueso y por 

lo tanto no permi en un reemplazo protésico adecuado futuro'I'1 ,157,194, 

Luego es Importante que los blomateriales que conforman las prótesis 

articulares tenga la suficiente dureza. para soportar esfuerzos sin deformarse 

permanentemente y mucho menos que su estructura alcance la rotura, 

Por motivos tribológicos siempre ha de utilizarse el material más duro en 

la superficie convexa (cabeza femoral o cóndilos femorales) y el material más 

blando en la superficie cóncava (cotilo, bandeja tibial), Una superficie convexa 

más blanda que la cóncava acarrearia un desgaste muy rápido, habiéndose 
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ensayado estas combinaciones con efedos ca astróficos en la década de los 

años setenta, en las prótesis de Weber'4, 

EstudioS experimentales In vrtto dan apoyo a observaciones clínicas de 

mayor desgaste en función de la pOSición angular de la copa acetabular para el 

par metal-metal y la alineación de las cabezas femorales descubriéndose este 

factor como importante en el desgaste In viV076
,160,385, 

En este sentido y relacionado con la anterior está el concepto de 

restauración del voladizo (Offset) femoral , dado que la tensión inadecuada de 

partes blandas es la causa frecuente e infravalorada de fracaso en artroplas 'a 

total de cadera primaria y de revisión52, Por esto las prótesis actuales han 

rediseñado su foOlla con el fin de minorar diCho efecto, Ya Charnley prestó 

atención al problema apl icando la solución de la medialización del componente 

acetabu la~ , El efecto de no restaurar adecuadamente el voladizo femoral no 

sólo tiene reflejo en mayor cojera, fa 'ga, necesidad de bastón sino que 

aumenta la fuerza resultante en la articulación de la cadera oon efectos pues 

sobre el desgaste del par fricciÓn78,84.3o..322, 

Varios fadores determinan el valor del voladizo femoral natural que se 

mueve en un rango cérvico~iafisario de 105,7° a 154,5°: un fémur grande 

tiende a tener un voladizo mayor que los más pequel\os y las cadera con un 

ángulo cérvico diafisario varo tienden a tener un voladizo mayor que las que lo 

'enen valgoS2
,2S5, Y precisamente dicho ángulo es que debe reproducir el 

implante teniendo en cuenta que con ángulos cérvio-diafisarios menores 

generan menor fuerza sobre el ace abulo pero el momento flector que soporta 
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el implante es mayor con el consiguiente aumento de riesgo de rotura y de los 

micromovimientos de los componentes pro ésicos52 ,7~.2", 

Por otro lado, un fenómeno también habitual en el desgaste en pares de 

fricci6n de superficies duras (más normal en cerámicas) es el desgaste en 

banda, que nos es sino una Unea de banda creciente que se forma en la 

cabeza femoral (1-60 pm) Y también presente sobre el borde aoetabular debido 

al desgaste por cargas en el reborde de la copa acetabulaf48, 

En el desgaste diferenciamos entre cantidad, número y tamal'lo de las 

particu las del debris estos tres conceptos los aglutina ratio de desgaste 

volumétrico o lineal ya comentado pero es de importancia el tamafio de las 

particu las o detritus generado por el par fricción de la pró esis214
• Se ha 

demostrado que un rango de tamaño de las partículas de 0,2-7 JI m puede 

desencadenar respues a inmune con mayor reacción 

osteolitica1S4.1.1.157,l58,1S3,380, Esta osteolisis, ver Figura 16, se da en mayor 

medida en lo pares de ftica6n de superfiCie dura sobre blanda al tener no solo 

más desgaste SIOO un tamaño de partículas mayor y en particular el 

pol ietí len03~,$7j, Sin embargo en los pares de fricción de superficies duras no 

s610 generan menos partlculas por su menor desgaste sino que el tamal'lo de 

las partlculas es menor y en consecuencia la reacción au oinmune es menos 

intensa, Por el contrario al ser las particulas de menor tamal'lo , estas pasan con 

más facilidad a los canales linfáticos con las consecuencias de probable riesgo 

de cánce~8 , 
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Al principio la mayoria de las investigaciones sobre las particulas de 

desgaste se centraban en las tallas de particulas más pequeñas tipo submicron 

y su distribuCión en los tejidos periprotésicos, porque parecian ser las 

causantes de la actividad de los macrófagos y por tanto de la osteolisis, y asi lo 

indicaba estudios del momento. Pero Tipper et al.357 demostraron que un 

relativo y pequello número de grandes partlculas podlan dar lugar a una mayor 

proporción de desgaste volumétrico total aún con una baja actividad 

biológica359
.
367 

En esto los macrofagos juegan un papel fundamental en la reacción 

bsular y la respuesta Inmune. Ellos reconocen y fagocitan las partfculas, 

generando citosina locales que influyen en las reacciones celulares puesto que 

la fncción y el desgaste de los componentes del implante protésico genera 

micropartfculas en un rango de tamaño de 1-10 rry¡ m y nanopartlculas en el 

rango de 10 hasta 1.000 nm 208. Y es que incluso en el UHMWPE se han 

reportado particulas de talla nanométrica no sÓlo en estudios in vitre con 

simuladores sino en tejido peñproté sico~'·3-!9 . 

Luego el desgate volumétrico o lineal asociado con el tamaño de las 

partículas del desgaste genera un problema que se ha estudiado 

profundamente. Y como las InvestigaCiones están limitadas por la temología de 

detección actualmente existente, la tecnologla informática también aporta al 

cirujano herramientas cada vez más potentes para detectar estos procesos de 
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degaste al como la técnica de informatizada de Martell y Berdia23o
• Y estos 

problemas de desgas e y lisis no son exdusivos de los implantes cementados 

dado que ocurren igualmente con Implantes no cementados recubiertos de 

hldrOxiapabta, o con Implantes de cubierta porosa177
•
337

• 

Figura 16. Radlografla. Se Indica 11515 femoral y acetabular con Hechas 
rojas. 
Cadera protésica de UHMWPE revisada a los 11,4 años de implantada . 
Fuente: UHMWPE Biomaterials 2a Ed. Elsevier 2009. 

La técnica de Martell ha sido adaptada para permitir la evaluación del 

desgaste en tres dimensiones. Sin embargo Martell en la comparaCIón de dos 
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dimensiones y tres dimensiones en un análisis de una gran población clinica, ha 

demostrado que el 87-90% del desgaste se de ecta oon sólo el uso de 

radiografías de dos dimensiones en pelvis anterior-posterior dado que se 

obbene una alta correlaa6n de (rZ = 0.993) entre valores de desgaste con 

técnica de dos dimensiones fren te a tres. 

Luego aparte la complej idad y calidad del estudio en tres dimensiones, el 

estudio en dos dimensiones es el método preferido para la detecd6n del 

desgaste en artroplastia to al de cadera (ATe) y mediante la técnica de Martell 

dado que sólo requiere el digi1alizado de las radiografias de pelvis anterior­

posterior y el conoc m lento del tamaño de la cabeza230.231.39. O bien mediante 

uso de la propia tomografla computerizada "1,355. 

Figura 17. Medición radiográfica de desgaste asistido por ordenador 
utilizando el método de Martell y Berdla. 

(A) Imagen digital radiográfica antes del análisis de desgate, 
(B) Los resultados del procesamiento de la Imagen digital se realiza usando 

detedores de bordes en la dirección de la flecha blanca. 
(C) El ordenador elige el círculo que se adapta mejor a la copa acetabular y 

a la cabeza femoral. El cambio en la posición de la cabeza femoral con 
respecto al centro del acetábulo, dado en el ·empo, se reporta como el 
desgaste y se muestra en la pantalla. 

Fuente: UHMWPE Biomaterials 2~ Ed, Elsevier 2009 



El desgaste volumétrico o lineal nos da la referencia en cuanto a cantidad 

concentración del desgaste pero ademas es importante conocer el tamaño de la 

partícula que es e genera ya que las morfologia del debris influirá en provocar 

una reacción biológica particular o diferente, mayor o menor. 

Tradicionalmente la predicción clínica de los dispositivos protésicos y sus 

diferentes materiales han sido evaluados con estudios in vivo por recuperación 

de prótesis en cirugfas de reemplazo o in Vitro mediante test de simulación en 

laboratorio. lo cual permite medir el desgaste volumétrico y el ratio y talla de la 

tipologia de partfculas por ciclo simulado 

Es o es particularmente útil dado que el desgaste en función de los 

parámetros de concentración volumétrico o lineal, talla o rangos de alias de las 

partículas asi como la respuesta bIológica o inmunológica ante estos reSiduos 

será el mejor indicador de la osteolisis potencial para cada par trlbológico. Así 

otro método que ha sido aplicado en la investigación de la respuesta biológ·ca 

ante el desgaste de los diferentes pares de fricción son los modelos 

matemáticos predidivos3&5. 

Des acamas el mé oda predictivo implementado por Fisher e al.124 para 

predicción de la osteolisis potencial por particulas de desgas e en simuladores 

con disbntos bpos de UHMWPE o distintos diseños. Este Investigador uSÓ la 

Actividad Biológica Funaonal (FBA). Disbngulendo, C(r) , concentraaones 

volumétricas de particulas en intervalos de tres diteren es rangos. Rangos 
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de erminados en estudios previos; primer rango, <0,1-1,0 pm, segundo rango, 

1,0-10,0 pm y tercer rango, >10,Opm. 

Luego en los estudios con simuladores in vitro se obtienen las diferentes 

concentraciones volumétricas por rangos C(r ) asumiendo un grosor constante 

de partícula. Por otro lado la actividad biológica B(r) es tomada como una 

función del parámetro rango de talla de las particulas del debñs. En el modelo 

en concreto indicado se usaron macrófagos de donación humana para estudiar 

la respuesta , utilizando marcadores de actiVidad biológica se normalizó la 

misma para cada intElfValo de rangos de partlculas y se definió la Especifica 

Actividad Biológica (SBA) , en este caso del debris del UHMWPE, ca lculada por 

integración de la actividad biológica B(r) y de las concentraciones volumétricas 

de partículas C(r) , tal que1l
' . 

ffiA = f OO.um C( r) B( r) 
O,1,l1fll 

Luego siguiendo este modelo podemos saber. para cada mecanismo y 

material, cual es su Actividad Biológica Funcional (FBA) dado que esta es el 

producto del ratio de desgaste volumétrico obtenido (mm3hnillón de cid os en 

simulador) por la Específica Actividad Biológica12
' (SBA): 
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FBA= V x S3A 

Es os métodos predictivos abren otro horizon e investigador "in vitro" 

sobre las partículas generadas en el desgaste y su repercusión biológica que 

aporta claridad sobre la conveniencia de determinados matenales y el diseño 

óptimo en las prótesis. 

La actividad es otro factor que evidentemente afecta directamente al 

desgaste. Asf en estudios sobre la frecuencia y duración de la actividad diaria 

en pacientes después de una artroplastia total de cadera demuestra que la 

frecuencia y tipo de actividad en la mayoría de los pacientes se distribuye por 

frecuencias e importancia de la sigUiente manera: un 44,3% del bempo en 

posiCIón de sentados, un 24,5% en posición de pie, un 10,2% caminando, 

acostado un 5.8% y subiendo y bajando escaleras 0.4%. Siendo además la 

media de apro><imadamente 1,1 millones de pasos por at"i0389
. 

Como todos experimentamos, el desgaste es una fu ción del uso del 

implante y se reporta la significativa correlación entre la progresión del desgaste 

del implante y la especifica actividad del pacien e, medidas en pasos por 

días330
• 

La actividad humana es altamente variable y es obvio que los penodos 

de descanso forman parte sustancial de dicha adJvidad humana. Por ejemplo 

descansos en periodos de 10 a 30 segundos ocurren 26 veces por hora. Y 

cortos periodos de descanso de 2 a 5 segundos se dan con más frecuencia 
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(100 veces por hora). Luego los periodos de descanso puedan ser peljudiciales 

porque estos pueden causar disrupci6n de la lubricación. Y es que para cada 

par fricción la respuesta del desgaste ante el periodo de descanso es diferente, 

asi un estudio~~ indicó q e el par cerámica-cerámica muestra el menor 

incremento de coeficiente de fricción de estático a dinámico tras el periodo de 

descanso. para el caso de polietileno frente a cerámica o metal mostró más 

bajos valores de fricción tras algunos periodos de descan so y curiosamente la 

fricción metal-metal muestra el más alto aumento en la fricción después de 

inicial el movimiento (aumen ando hasta 2,6 veces tras descansos de 60 s). Por 

esto la frecuencia de carga durante el caminar es la más importante actividad 

analizada en los test de desgaste388.25u3o. 

En el estudio del desgaste para cada par de fricción de las prótesis de 

cadera es de atención en las investigaciones el uso del tribómetro, como 

adelantamos en la introducción , siendo particularmente interesante el que estos 

reproduzcan lo más fiel posible las condiciones dinámicas, cinemáticas y 

medioambien ales de la articulación. Así en los estudios de estimaciones 

preclínicas del desgaste de las articulaciones protésicas son usados los test de 

simulación o tribómetros "pin-on disk" o · pin-on-plate" sobre todo en las fases 

Iniciales experimentales con nuevos materiales. Las condiciones dinámicas. 

cinemáticas y medioambientales por lo tanto son continuamente revisadas para 

lograr condiciones que se asemejen a las de trabajo ·in vivo" por parte de la 

articulación pro ésica aunque en algunos casos la evaluación en laboratorio no 

prevea fallos de los nuevos productos1». Y es que la cadera como articulación 

58 



sinovial humana con movimiento en los tres ejes y como consecuencia 

asemejar es e tipo de movimiento en el tribómetro o test endrá un impacto 

sobre el desgaste resultante y este desgaste se aproximará más a los 

resultados de los implantes estudiados por extraCClón'~. 

Esto explica que con diferentes tipos de experimentos con diferentes 

simulaciones de fricción en cada modelo de trlbómetro den diferencias en los 

ralios de desgastes y esto sugiere además que para diferentes pacientes con 

condiciones protésicas similares tengan tan diferente variación c1 inica del ra '0 

de desgas e "in vivo 9 . 

Luego partiendo de la elección de la adecuada técnica quirúrgica, el 

desgaste en el par fricción de una prótesis está correlacionado con multitud de 

parámetros que estudia la trlbologla. tales como: 

• Dureza y elasticidad adecuada de sus materiales 

• Ángulo de posicionamiento copa y cabeza femoral. 

• Adecuado voladizo femoral. Offset 

• Aclaramiento radial, por posición polar o mesopolar entre 

cotilo u cabeza femoral. Permite un mejor régimen de 

lu bricación. 

• Rugosidad superficial del par Con una buena esfericidad. 

• Diámetro de las superficies en oontado. 

• Buena calidad de líquido periprotésico, viscOSIdad. 

• Resistencia a la corrosión o el deterioro. 
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Una prótesis diseñada optimizando dichos factores tendrá la mayor 

garantía de éxito tribológico con un largo horizonte temporal. Y es que minorar 

el desgaste no sólo se perSigue con el objetivo de eVItar la rotura del par fricción 

y por lo tanto su durabilidad sino evitar el problema silencioso del debris que 

genera la fricción dando lugar a posibles tumores y al aflojamiento aséptico por 

deterioro del hueso de la cavidad acetabular, convirtiendo las operaciones de 

revisión o r&emplazo en mucho más complejas y costosas 

En los apartados siguien es desglosaremos particularmente oomo es el 

desgaste para cada bpo de par fricción en las prótesis articulares de 

artroplastlas totales de cadera. 

1.5 CORROSiÓN 

En el caso de las articulaciones naturales el hueso es á sometido a un 

proceso de remodelación permanente, que aporta tejido alli donde se necesita y 

lo re ira de donde no, si por un esfuerzo excesivo sufre algún daño, el propio 

cuerpo procede a repararto. En los matenales protésicos no ocurre esto. Si se 

produce una fisura en la prótesis, el cuerpo no va a poder reparar el daño y si 

aparece esta seguirá creciendo hasta la rotura de la prótesis. De ahf que para 

las prótesis sea necesario usar metales de alta resistencia. pero también deben 
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cumplir otra condición y es que sean compatibles. Se habla de 

biocompatibilidad con los tejidos del organismo evitando asi la corrosión u 

oXIdación del medio orgánico. 

La corrosión por lo tanto desaibe la destrucción de los materiales causada 

por la interacción de estos en el medio que los envuelven. AsI existirán cambios 

qulmlcos, electroqulmicos y de disolución flslca. Los metales, las cerámicas y 

los polimeros pueden ser corroidos aunque el término en la mayoria de los 

casos se asocia con la degradación metálica en ambientes acuosos o no 

acuosos alterando la superficie del materia l. Asi la tribocorrosión es un proceso 

de degradación material que resulta de desgaste mecánico y qufmico de forma 

simultánea. La liberaCIÓn de iones en el caso particular de prótesis metá licas a 

través de la corrosión puede afectar seriamente la integridad de las 

articulaciones protésicas dando lugar a una reaedón adversa biológica y por 

ello la velocidad de degradación de los materiales protésicos es digno de tener 

en cuenta en los materiales usados en las prótesis3
9<1. Por definición, se dice 

que un material libera una concentración de iones superior a 1cf! por mol es 

corroSIble, luego todos los metales se corroen y el grado de corrosión depende 

de la composición del material214
• 

Por esto en la utilización de prótesis se busca la biocompatibilidad de los 

materiales con el fin de prevenir fallas por los mecanismos degrada ti vos de la 

oxidación o corrosión, además de conseguir evitar su rechazo orgánico una vez 

implantadas manteniendo su estabilidad sin originar estas reacciones adversas 
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duran e peñodos prolongados de tiempo, con exigencias de más de 20 años, 

debido a la tendencia al aumento de la longevidad asi como la aplicación de 

prótesis a pao entes cada vez más jóvenes. De aqui el particular Interés de los 

estudios "in vivo· de los efedos a largo plazo debido a la presencia de Iones 

metálicos en el cuerpo humano, aparte del factor de sensibilidad biológica frente 

a los metales que existen en determinados pacientes2:l2. En el caso de prótesis 

metálicas, estas tienen tendencia a la corrosión lentan " Asi efectos tales 

como el dolor y la irritación están asociados a determinados implantes de acero 

inoxidable debido a la liberación de iones de niquel24S como consecuencia de 

determinados procesos de degradación por corrosión del mateñal. 

El acero inoxidable se corroe con más facilidad que las aleaciones a base 

de cobalto o titanio. Para evi ta rto se utilizan entre otras técnicas la inmersión de 

estos en soluciones ácidas que den lugar a superficies resistentes a la 

corrosión, técnicas aplicables tanto sobre el acero inoxidable como en las 

aleaciones a base de cobalto21 • . 

De por si la tendencia natural de los melales y las aleaciones es hacia la 

corrosión puesto que el óxido metálico o producto fina l de la reacción corrosiva 

es electrónicamente más estable que el metal del que parten, salvo que 

tratemos con los metales más nobles lo cual no es el caso en prótesis de 

cadera. Así conviene estudiar la reactividad del metal en el medio electrolitico 

implantado, véase la Tabla 6 algunos ma eñales en suero equino. 
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Tabla 6. Serie galvánica en suero equinom . 

Po_M 

.1 
1. 15 

'.0 
O~5 

o.~ 

0,75<0.15 
0.75 
0,.11 

0.3510.2$ 

0.32 
o..za 
!lo ,. 

!lo '2 
0.11 

.o..azo 
-0..1120 
-0,030 
-o,mo 
-0..080 
-0.090 
-0..'0 
.0.'0 
.0.11 
-0.20 
-0,2$ 

.(),3C)I-o.33 

-0.35 
-0,50 
.o,1SO 
-o,1IS 
-o,1IS 
.o,!15 
· 1,08 
· 1,56 

Fuente: Titanium alloys in surgical impla n s STP 796. American Society tor 
Testing and Materials 1983. 

Existen diferentes mecanismos de corrosión Identi lcados "in ViVO" sobre los 

materiales protésicos metálicos214
,222 y estos son: 
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- Ataque uniforme: Es de tipo frecuente. El material metálico implantado 

al es ar inmerso en líquidos corporales que actúa como solución 

electrolftica conductora, entonces el metal libera de Iones metálicos que 

se une al hldrogeno y al oxígeno del medio. 

Ataque galvánico: Si dos metales distintos o con diferentes áreas y 

niveles de energra se encuentran en proximidad estrecha inmersos en un 

medio ambiente similar a solución electrotrtica como la del medio 

biológico de las prótesis de cadera estos actúan convirtiéndose uno en 

ánodo y otro en cátodo generándose una diferencia de potencial que 

bende a oxidar al ánodo. Este fenómeno debe ser muy tenido en 

consideración en I.as prótesis modulares y a la hora de combinar 

componentes de distintos fabricantes, metales o aleaciones. Este tipo de 

corrosión puede minorarse con la combinación del metal con una 

superficie no metálica bien de polietileno o bien de cerámica donde, 

probablemente independientemente del régimen de lubricación, el 

desgaste corrosivo se da en menor medida' 22. 

- Corrosión en las fisuras: La exlstena a de este tipo de grietas crean un 

fenómeno similar de diferencia de potencial con generación de iones 

metálicos afectado a su vez por el pH del medio. 

Por picaduras o punteado: Se da por ataque localizado e implica gran 

liberación de iones metá licos además de generar el propio dano en la 

pieza pro ésica. Estas picaduras pueden iniciarse por defectos o roturas 

de la película pasivante (localizadas en suras, por defecto de 



fabricación, inclusiones no metálicas, etc.). Con esto el área minima de 

con acto de la picadura resulta anódica respeclo al res o del material con 

lo cual el pH en el fondo de la picadura baja acelerando la veloadad de 

corroSIón del material. Con lo cual la falla se autoahmenta evolucionando 

hacia condiciones de máxima agresividad. Es importante pues conocer la 

susceptibilidad a la picadura de los materiales protésicos, dado que es 

más sensible los metales de acero inoxidables que las aleaciones de Co­

Cr o de Ti. 

- Conrosión intergranular: Los bordes de los granos metálicos de la 

superficie eslructural de la aleaa ón actúan unos como ánodos o cátodos 

respecto del resto de granos de la estructura superfla al estableaéodose 

la diferencia de potencial, bien por focalización de impurezas que se 

ubican pues en un área determinada o por precipitado de partlculas. 

- Conroslón bajo tensión o por esfuerzo: Es una forma de corrosión 

localizada cuando el me al está sujeto simultáneamente a una tensión de 

tracción y a un medio corrosivo, en onces la capa de pasivación puede 

resultar afectada provocando una aceleración de la corroSIón. 

Conroslón por rozamiento o calado: Cuando las dos superficies 

protéslcas metálicas están en contacto con movimiento relativo y se 

combina el fenómeno mecánico del desgaste por abrasión con el 

electroquimico de la corrosión, puede darse entre un tomillo acetabular y 

la copa o entre la cabeza femoral y el vástago. 
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- Corrosión-fatiga: Se produce la fractura del material debido a la 

in eracción de la reacción electroquimica que produce daño mecánico 

mayor y esto se produce dado que en la próteSis se dan los factores de 

movimientos cíchcos y cargas mecánicas. 

Una 10nna de actuar contra estos fenómenos es mediante la paslvaclón 

que consiste en generar una pelicula homogénea o depósito muy adherente y 

compacto de productos de reacción sobre la propia superficie tal que vuelva a 

dicha superficie impermeable y constituya de por si una barrera que previene la 

pennanente corrosión al evitar dicha barrea el contacto entre el metal y el medio 

b Ológico agresor. En particular este proceso de pasivación puede generarse; 

de 10fma natural por autopasivación en aleaciones de ti tanio, aunque muy 

sensibles a rayaduras y cambios de pH o de fOfma inducida mediante diferentes 

ecnicas entre las que se cuentan la de inmersión en soluciones acidas,2$· 

214,222 

El caso de la degradación oxidativa del UHMWPE está considerada como un 

mecanismo adverso que deteriora las propiedades de dicho material una vez 

Implantado "in vivo' y con un efecto pronunciado a causa del desgaste del 

material por la propia fricción , Y es que la oxidación comienza durante la 

fabricación y con 'nüa durante toda la v;da del implante, este proceso fragmenta 

las largas cadenas del polietileno obteniendo cadenas de menor peso molecular 

que forman radicales libresas. 
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En este sentido se debe vigilar el proceso de esterilización con 

irradiación gamma en atmósfera con aire por el riesgo de generar radicales 

libres dentro del polfmerom . La esterillzaoión en vacfo o en atmósfera merte 

que mejora el entrecruzamiento del UHMWPE y evíta los procesos oxidativos 

parece más apropiada en esta fase frente a la esterilización con óxido de emeno 

que no mejora el entrecruzamient02
,65. 

Algunos estudios sugieren que la cadena molecular del polietileno 

UHMWPE se ve afectada por los constituyentes del liquido sinovíal que con los 

radiales libres forman peróxidos e hidroperóxidos que al romperse reducen su 

peso molecular pero oon un aumento en la denSIdad debido a la post­

cristalización de estas cadenas de polímeros rotas1tUI2
,32. empeorando su 

resistencia al desgaste y a la fracrura65. Otras investigaciones sugieren que los 

radicales de peróxido podñan generarse "in vivo' bien por la propia actlvídad 

biológica de las células inflamadas y el polietileno o bien mecánicamente por las 

roturas de cadenas del polímero en la propia abrasión. Con lo cual estos 

radicales contribuirian al proceso de degradación oxidativa de la superficie 

friccional del UHMWPE88
. 

La degradación oxidativa pues además de producir cambios de densidad 

en el polietileno a diferentes profundidades hace aparecer una banda blanca 

superficial debido a los microvacios adquiriendo tonos amarillentos en fase 

avanzada'! , Sin embargo todavta no están claro los mecanismos de la 

degradación oxidativa del UHMWPE en las articulaciones pro ésicas "in vivo" 

dado que otros estudios ponen en duda los valores de la oxidación del 
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polieti leno obtenidos por mediciones con espectroscopia infrarroja ya que los 

resultados pueden estar errados por los ácidos grasos absorbidos así como 

otros contaminantes por parte de las copas acetabulares rescatadas 189,)4 . 

Las cerámicas usadas en las superficies friccionales de las prótesis de 

cadera están formadas particularmente por óxido de aluminio AlzÜJ o por óxido 

de circoni0214 ZrOz. Particularmente la cristalografTa de la alúmina, óxido de 

aluminio o a-alúmina consis e en cristales hexagonales y gracias a la misma se 

mantiene como material muy estable en entomos bíológicos393 

Son materiales inorgánicos no metálicos cris alinos con un elevado número de 

enlaces iónicos". Su principal ventaja es que son altamente biocompabbles 

comparativamente con el polietlleno y los metales usados en las superfiCies 

fricciona les 1 • . 167. 

La última generación de implantes de cadera de alúmina, tienen un 

lamafio medio de grano inferior a 3 ¡.1m y alcanzan un valor de resistencia 

mecánica de aproximadamente 800 MPa. Teniendo en cuenta que la 

resistencia mecánica de los primeros implantes desarrollados en este ma erial 

en los años 70 era del orden de 400 MPa se pone d aramente de manifiesto el 

progreso realizado en los últimos 30 af'los a la hora de procesar este tipo de 

materiales. Sin embargo, el valor de tenacidad en estos implantes es inferior a 3 

MPa'm1l2
, por lo que siguen siendo materiales frágiles y poco tolerantes a los 

defectos, Otro problema muy importante relacionado con los biomateriales 

cerámicos es que son susceptibles a que en ellos se produzca un crecimiento 

de grieta para valores de intensidad de ensión aplicada por debajo de los 
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valores de resistencia a la fractura y a la Tenacidad (Mpa·m 112) . Es e fenómeno 

es conocido como ·crecimiento subcri tico de grieta" y es muy sensible a las 

tensiones y a factores ambientales como el agua, el vapor de agua y la 

temperatura. Debido a esto, la grieta sigue creciendo y cuando alcanza el 

tamal'lo crttico, el material se rompe de forma catastrófica , lo que a menudo 

ocurre tras un periodo de tiempo elevado l43
. 

El crecimiento subcrrtico de grieta en materiales biocerámicos se atribuye 

a la corrosión asistida por tensión en punta de grieta o en algún defecto 

preexisten e del ma erial y resulta de la combinación de las altas tensiones 

generadas en la punta de la grieta y la reacción con el agua o el plasma 

humano55
. Existe un valor umbral de Intens dad de tensiones por debajO del 

cual no se produce este fenómeno y la grieta no avanza. Este valor es una 

propiedad más intrlnseca del material si se compara con el valor de su 

Tenacidad. Cuanto mayor es el valor umbral de la intensidad de tensiones, 

mayor es la fiabilidad del ma erial y por tanto mayor será su vida media. Asi los 

valores umbrales de intensidad de tensiones de la alúmina y la cerámica de 

circonia más conocida (3Y-TZP) son relativamente bajos, del orden de 2,5 y 3,1 

MPa·ml12 respectivamente55,75,143. 

Resumiendo para el caso de las cerámicas bioinertes como las u ilizadas 

en los pares de fricción no sufren cambios quimicos notables cuando se 

exponen a fluidos fisiológiCOS y manbenen sus propiedades mecánicas y fíSIcas 

durante largos penodos de bempo y normalmente la respuesta del cuerpo a 
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este tipo de cerámicas es la fonnaaón sobre su superficie de una capa fi na de 

ejido fibroso con un espesor del orden de micras o menofU8.143. 

1.6 LA PROTESIS EN LA ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA Y PAR 

FRICCIÓN 

La artroplastia de cadera se refiere al reem plazo de la articulación 

completa o parcial de la cadera por un implante pro ésico y podemos agruparlas 

en dos grupoS281: 

La hemiartroplastia que comprende el reemplazo de la cabeza del fémur 

por una prótesis, al mismo bempo que se retiene el acetábulo natural y el 

cartflago aceta bu lar. El tipo de hemlartroplastia puede diVidirse en dos 

grupos: unipolar y bipolar. 

o Hemlartroplastla unlpolar: Los primeros diset\os de 

hemiartroplastia son los más conoados e ind uyen la prótesis de 

Moore (Moore 1952) y la prótesis de cadera de Thompson FR 

(Thompson 1954). Estos son implantes de me al de una sola pieza 

Y. después de 40 anos desde su introducción, siguen siendo las 

dos prótesIs para hemiartroplastla que se utilizan con más 

frecuencia281
• Estas prótesis se disenaron antes del desarrollo del 

cemento óseo pollmetllmetacrilato Y. por lo tanto. se insertaron 
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oñginalmente como "ajus e a presión". La prótesis de Moore 'ene 

un vástago femoral fenestrado y un vástago cuadrado con una 

acodadura que pennite la estabilización dentro del fémur y, de 

esta manera. eVIta la rotación en el canal femoral. Generalmente, 

se utiliza sin cemento Y. a largo plazo. se produce la 

oseointegración en el interior de las fenestraciones. La prótesis de 

Thompson tiene un vástago más pequeño sin fenestraciones Y. 

actualmente. con frecuencia se la combina con el cemento 

Exis en otros diseños de hemiartroplastias unipolares que se 

basan en los vástagos utihzados para el reemplazo total de 

cadera. Según el diseño del vástago, se pueden utilizar con o sin 

cemento. 

o Prótes is bipolares Estas prótesis están disel'\adas para pennitir 

el movimiento. no sólo entre el acetábulo y la prótesis sino 

ambién en una articutación dentro de la misma pró esis. El 

propósito de la segunda articulación es reducir el desgaste 

acetabular. Algunos de los primeros diseños de esta prótesis 

poseran una articulación tipo mul'\6n. que permite el movimiento 

axial entre la cabeza y el cuello de la prótesis, por ejemplo, la 

prótesis de Christiansen. La articulación muñón ha sido superada 

por el tipo de bola y cotilo que permite el movimiento universal en 

la articulación interior. Es e tipo de prótesis tiene una cabeza 

metálica interior esférica con un tamaño de 22 a 36 mili metros de 
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diámetro. Es a cabeza está con enida en una cubierta de 

polietileno que a su vez, és a es ti rodeada por un capuchón de 

metal. Existen muchos tipos diferentes de prótesis con diferentes 

diseños de vástagos. Entre los ejemplos de las próteSIs bipolares 

se encuentran las prótesis de Charnley-Hastings. de Bateman, de 

Glliberty y de Monk, pero existen muchos olros tipos con 

diferentes diseños de vástagos. El concepto bipolar se desarrolló 

aún más mediante la incorporación de una articulación modular en 

algunas de las prótesis. Se trala de una articulación troncocónica 

en la que una caVidad en la cabeza de la prótesIs encaja en una 

prolongaa ón troncocónlca del vástago. l a articulación modular 

permite la utilización de diferentes vástagos con o sin fijación de 

cemento. Está disponible una variedad de cabezas diferentes y las 

opciones ind uyen una cabeza artiQJlada bipolar, una cabeza 

cerámica o una cabeza unipolar simple. 

- El reemplazo total de cadera o artroplastia total de cadera (ATC) 

comprende el reemplazo del acetábulo adema s de la cabeza del fémur 

A menudo el núcleo del componente aoe abular está fabñcado con 

polietileno de alta densidad, es e es soportado por una copa de me al 

que con frecuena a, se fija con cemento. Los vástagos femorales pueden 

mantenerse en su lugar con cemento o pueden insertarse como "ajuste a 

presión" s'n cemento. Existen numerosos diset'los de artroplastia total de 
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cadera (ATe). Uno o dos de los componentes pueden man enerse fijos 

con cemento. Las complicaciones potenciales de la ar1roplas 'a de 

cadera incluyen Infección de la herida (superficial o profunda), luxación 

de la prótesis, aflojamiento del vástago de la prótesis, aflojamiento del 

componente acetabular, desgaste acetabular, fractura del implante. 

desmontaje del implante y fra ctura por debajo del implante, 

Véase el esquema siguiente de la Figura 18' 

Cadera 

Artroplastla parcial 
Unipolar monobloc 
Unipolar modular 
Bipolar 

Artroplastia total de cadera 
Convencion I 
De recu nmlento 

Figura 18. Esquema de tipos de artroplastias primarias de cadera. 
Fuente: Agéncia d 'Avaluac.ó de Tecnología i Recerca Médíques 2010. 
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Flgur 19. Mu tr3 d prÓ! sls tol3les de C3d 13 desde los 31\0$ 70. 
(a~) I~ntea de68rrolladoa por el I8ncés Lord Gerald. (d.) I~antea dlee actos por Tronzo. (f-$) 
Prmeta O8fleraClÓn diferenteS dleeno& de pro esls con W&1Bgos Sfl cemen13r. (1) Roy~mille v8S18g0 y 
copa unwer681 (u) V8Sl8go Ormlfi (v) Copa en IOmllo de roaca. (w) Larry Corr. proteeo.a APR con 
v8&l3go proximal. (x) Véwgo dlSElnado en base ~es1ra de fémure8. (y-z) Optitix. con reVeallml8fl1O de 
ti~nío en cuello. 
Fuente. leonard FP (2007). The Adun Hip 
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Luego existen numerosos tipos de prótesis con dis 'nta evolución 

histórlca218
, así por ejemplo en la década de los 70 y conbnuando a través de 

siglo XXI la cirugía ortopédica ha pasado de la cementación en hueso a fijaciÓn 

directa en busca de la osteointegración de la prótesis articular de cadera, Esto 

gracias al desarrollo de nuevos vástagos y copas acetabulares mejorando la 

calidad y longevidad del implante, véase como ejemplo la Figura 19. 

La descripción fisica genéricamen e conocida actualmente de una 

prótesis de cadera para artroplastla total de cadera comprende 

fundamentalmente dos partes, respedJvamente un elemento femoral o vástago, 

destinado a ser Insertado en el canal medular del fémur a sustituir y, que lleva 

en su extremo libre una cabeza esférica y un cotilo colocado al nivel de la 

cavidad cotiloidea de la pala iliaca o acetábulo de la articulación considerada y 

destinada a recibir la cabeza esférica de dicho elemento femoral. 

Más precisamen e, este cotilo es á formado por dos partes distintas, a 

saber respectivamente: 

- una cúpula denominada de "soporte", destinada a ser insertada en la 

cavidad cotiloidea de la pala II faca 

- y un núcleo o implante denominado "de rozamiento", destinado a insertarse 

en la cúpula de soporte y, cuya cara intema de forma semiesférica está 

destinada a recibir la cabeza esférica del elemento femoral. 

75 



El cotilo para prótesis de cadera, puede ser susceptible de ser colocado 

cernen ado o no según la tecnologia ' press-it", es decir un procedimiento de 

fijación en el cual después del fresado de la cavidad cotiloidea o acetabular, el 

cotilo se adapta directamente Sin sls ema de fijación suplementaria y puede 

tener o no doble movilidad respectivamente del implante en el seno de la 

cúpula y de la cabeza del elemento femoral en el seno del implante, 

proporcionando de este modo un doble nivel de in ercara de fricción o no. 

El cotilo se carac eriza porque la cúpula es de forma cilindrico­

semiesférica y se prolonga actualmen e a nivel de su ecuador median e una 

porción sensiblemente cilíndrica. 

La Figura 20 es una representación esquemática en perspectiva de un 

ejemplo de prótesis total de cadera (a) y una vista de la misma en sección en 

el plano frontal (b). 

En las prótesis para artroplastia total de cadera se presenta además 

como en la Figura 20, fundamentalmente un vástago (1) o elemento femoral, 

destinado, como ya se ha mencionado, a ser introducido en el seno del canal 

medular del fémur a sustituir. Este vástago se prolonga por un cuello protésico 

(2) que se termina por un cono morse destinado a recibir una cabeza esférica 

(3). Esta cabeza esférica puede estar por ejemplo realizada en cerámica de 

circonio. en acero inoxidable, en aleación cromo--cobalto u olros. Estos 

elementos (1, 2 Y 3) cons . uyen por lo tanto el elemento femoral de la prótesis. 

La cabeza esférica (3) está destinada a ser recibida en un implante (5), 

realizado en diversos ma eriales, polietileno u otro material, cuya superficie 
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in ema es complementaña a la fonna esféñca de la cabeza femoral (3). Este 

implante (5), que presen a una simetria de revolución, es a su vez recibido en 

una cúpula metálica (4). Esta úlbma presenta una bóveda plana (6). El conjunto 

(4, 5) constituye el cotilo, estando este conjunto destinado a ser colocado en el 

seno de la cavidad cotiloidea de la articulación considerada. El implante de 

rozamiento (5), como ya se ha mencionado puede ser realizado en polletileno, 

cerámica , u o ro mateñal, es auto retentivo de manera que la cabeza (3) del 

elemento femoral es dificil mente escamoteable fuera de este minorando los 

ñesgos de luxación. 

Figura 20. (a) RepresentacIón esquemátIca en perspectiva de un 
ejemplo de prótesis total de cadera. (b) Vista de la misma en 
sección en el plano frontal . 
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En cuanto al proceso de implantación quirúrgica es importante para un 

perfecto funcionamiento tribol6gico de la prót:esis aparte de su importana a 

médica ya modo de esquema consta de las siguientes fases (Figura 21); 

3 

7 

8 lD 

,1 
u 

Figura 21 . Esquema del proceso de implantación quirúrgica de pro esis 
total de cadera. 
Fuen e: SAMO. DuofitC 
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1. Osteotomla 45° 

2. Fresado del acetábulo 

3. Prueba de cotila de la pró esis 

4. Impactación del cotila. 

5. Inserto de prueba 

6. Abertura del canal femoral. 

7. Inserción del escariador. 

8. Inserción de la raspa 

9. Inserción de la cabeza de prueba 

10. Reducción de prueba 

11. Preparación del inserto defini iva 

12. lmpactaoón del inserto definitivo 

13. Colocación del vástaga 

14. Comprobación del cuello de la cabeza 

15. lmpactación de la cabeza. Reducción definitiva y cierre 

Se debe pensar que en estas prótesis. los esfuerzos en actividades 

normales, caminar o subir escaleras. supera cuatro veces el peso corporal del 

individuo implantado y en algunos casos 10 veces (por ejemplo ante un 
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tropezón). A modo de ejemplo decir que los esfuerzos sobre la prótesis en una 

persona de 80 Kg pueden llegar a 800 Kg Y podemos ver en la 

Rgura 22 como la prótesis soporta la resultante de carga sobre la copa 

acetabular y en la Figura 23 y Igura 24 se reflejan los movimientos que 

cualqUier prótesIs de cadera actual debe favorecer. 

Figura 22. Posiaón de carga (Resultante L) sobre la copa acetabular y la 
cabeza femoral de una prótesis (PauI 1976). 
Fuente: Joumal of Biomechanics. Salid<o V y Calonius O (2002). 
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Figura 23. Representación de los movimientos de la cadera (1). 

Figura 24. Representación de los movimientos de la cadera (11). 

Así el rango de amplitud45 fleXlón·extenSlón está en 460, abducción· 

aduCCIón 120 Y rotación interna-extema 1~. Siendo la diferencia de fase entre 

flexión-extensión yabducción·aducdón de rr/2 . Véase Figura 25 
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Rgura 25. Movimientos de ro ación en prótesis de cadera derecha por 
ángulos de Euler. 

Fuen e: Acta Polytechnica Scandinavica, Mechanical Engineering. 
Calonius O (2002). 

SI bien el hueso está sometido a un proceso de remodelaClón o 

regeneración biológica permanente, que aporta tejido alli donde se necesita y si 

por un esfuerzo excesivo sufre algún dallo, el propio cuerpo procede a 

repararto. En los materiales que se utilizan para prótesis no podemos contar 

con esta virtud. Si se produce una fisu ra en la prótesis, el cuerpo no va a poder 

repararta y la fisura sE!9uirá creciendo hasta la rotura de la prótesis. De ahí que 

para las pró esis sea necesario usar metales, cerámicas, polietilenos u otros 

materiales de alta reSistencia, pero también deben cumplir otra condición y es 

que sean compatibles es decir b ocompatlbilldad con los tejidos del organismo y 

el propio organismo. Véase en la Tabla 7 y en la Tabla 8, los diferentes 
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materiales y sus principales caractefis 'cas para los pares de fricción usados en 

prótesis de cadera. 

COpa acet"3bulat 

Cabeza femoral UHMWPE XPE coCr Alúmina Poliuretano Alúmina Composite - - -
Acero inoxi dable X 

coCr X X x x 

Alúm ina X X x x x 

Zireonla X X x )( x 
Alúmina 

Composite x x 

Tabla 7. Resumen pares fricción genéricos disponibles en próte1sis de cadera. 
Fuente: Tirbologlcal Research and Design for Engineerlng Syste,ms. Elsevier BV 
(2003). 

Melal metal Cerámlca-
no cerám.::a 

Re;ist 
Ara al l1J 

de 
Bajo 

o 
110 10 conoc;e conoce 

c:onoct 

O' dtIJ 22,26,29, 28" 32, as M 36 cGzltnm} 32,36 
'RUido' 

0IJ0s¡. FrllCÚD ToleflllQa baja a rror 
de~cion 

Tabla 8. Caracteristicas generales en los habituales pares de ffioción. 
Fuente: Manual del residente de COT (2009). 
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Los ma eriales desarrollados para implantes protésicos son validados por 

normas estándar como la American $ociety for Testing and Materials (A$TM) y 

la Intemabonal Standard s Organtzation (ISO). Estás normas estándar cubren 

propiedades fisicas y químicas básicas las cuales están en permanente 

desarrollo para ayudar a guiar a la industria en la fabricación de los implantes 

ortopédicos apoyados por los organismos cientlficos, técnicos y juridlcos69
. 

Veamos algunos materiales normalizados en la Tabla 9. 

SIOMATERIAlES APliCADOS EN LOS COMPONENTES DE ARTROPLASTIAS 
CONTEMPORANEAS. 

Rol ASn¡ I Nomb<o C onlc I c~"~ FjoCl4n Coltic C ,o~tructur Ajocl6n 

F-67 TI x x' 

F. TS I R ...... cae, x x JI x 

F-90 FOIÍ .CoCr I x x X x 

F-1 J6 I TEAI4V x x x 

F-560 Tantolo I • x' 

'" F·12S!! I n .AJ, Nb • • w ... 
I ~ F-1314 Hiah I¡ ss x' x' 

:¡ F-14n I Fort~~V x • 
F·1537 Fon. CoCr~10 x x X x 

F·171 3 I T~114buZt x x x 

F- 18 13 Foli. r"""Io,z,·Fe I x x x 

F.20E6 I Fo~ 'fl.-j\1o x x • 
F·~ ZR,.Ntr, I x' tt 

~ ..f:."51 PI lA x JI 

F·848 I UHIIIM x x X g F.1S79 I PAEI(, JI 

~ F-6lO3 A),(), e.lúmin. ) x x x tt 
F.l IM I C .. HAP/Hldrox.,.ttto) x 

~ F-1873 zrOry· TZP (oxido ziroornio) x' >f x' x' w 
o F-2393 z.ro,.¡\lg.1'SZ (óxido zlroornio .... g) x' >f x' x' 

I ~J:I. dl, uflI.b ~l&"IiIlr::. d -,..,.. 
f>1 :lUoub., $,I¡ 

1<1 u .. -.m C:a'lO un~ m:ciJII -t.QIt,.v ..... ;o ...., ... .. , u lb t.tlb CQf!. U kIrI ( 6'f' 

Tabla 9. Blomatenales aplicados en los componentes de artroplastlas contemporaneas. 
Fuente: The Adu H p 2" ed.; Uppincot1 Williams & Wilkins 2007. 
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Además como hemos vis o en el apartado de corrosión, los liquidos del 

organismo son muy corrosivos y la corrosión del impla n e presenta dos 

inconvenientes, el primero es que esa corrosión debil ita la pieza y el segundo 

es que el material disuelto puede ser perjudicial para el organismo. Con nesgo 

de aparición de complicaciones o tumores cancerfgenos. 

La mayoria de las prótesis de cadera actualmente se componen de un 

metal articulado sobre un polietileno de ultra alto peso molecular ( ultra hlgh 

molecular weight poliethilene, UHMWPE). También se utilizan principalmente 

aleaciones de metales (de hierro o aceros, de coba lto, de titanio y de tantalio), 

de cerámicas (alúmina. circona) , polieti lenos de ultra alto peso molecular y para 

la fijación protésica, cementos de polimeti lmetacrilato (PMMA) Todos estos 

elementos ienen que superar unas normas de calidad internacional tipo 1$0 

(Intemational $tandards Organization). 

En general los aceros inoxidables presentan un bajo contenido de 

impurezas, son resistentes a la corrosión, muy biocompatibles, pero menos 

resistentes a la fatiga que otras aleaciones y no permiten la aplicación de 

superficies porosas para aumentar osteoint89ración. 

Tenemos aleaciones como la del Cromo. Cobalto y Molibdeno. Esta 

aleación presenta una excelente resistencia a la corrosión y al desgaste, mucho 

mejor que el acero. Son altamente biocompa 'bles Presentan menor 

homogeneidad y más impurezas que el acero. lo que favorece la aparición de 

grietas y roturas por fatiga. Es e último aspecto se ha mejorado 
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considerablemen e median e nuevos procesados de la aleación que mejoran la 

homogeneidad y la porosidad. 

Es a aleación presenta un módulo de elasticidad muy superior al hueso, 

por lo que la transmisión de cargas no es adecuada, originando la aparición de 

zonas oon pérdida ósea causadas por desfuncionalización y favoreciéndose asi 

los aflojamientos prolésicos y las fracturas. 

En cuanto a los materiales, actualmente se ha limitado el uso a dos: el 

titanio-aluminio-vanadio y la aleación cromo-cobalto. La primera tiene una 

biocompatibilidad superior, n módulo de elasticidad más bajo y una alta 

resistencia a la fatiga, sin embargo, posee mayor predisposición que el segundo 

a la iniciación de fisuras en las zonas de unión entre porciones porosas y no 

porosas. En aleaciones de titanio la más ublizada es la aleación de trtanio, 

aluminio y vanadio (Ti~N) . Ésta presenta excelente resistenoa a la corrosión. 

Es altamente biocompatible y el módulo de elasticidad es aproximadamente la 

mitad que otras aleaciones, por lo que transmiten mejor la carga al hueso y 

disminuyen el efecto de s ress. Las aleaciones de titanio permiten 

recubrimien os oon bolas o mallas que favorecen la osteointegración (fijación 

secundaria). 

Las caracteristicas mecánicas de los vástagos son otro punto importante 

en el diseño, que debe hacer frente al problema que supone una exceSiva 

rigidez al intentar una óptima ocupación medular y fijación. Para ello, el 'tanío 

suele ser el material elegido por sus condiciones de elasticidad y la sección 
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transversal del vástago se man ·ene oon un diámetro al o pero oon surcos 

longitudinales profundos para reducir la rigidez torsional y la resistencia a la 

torSión 1$ .262. 

Las aleaciones de tantalio relativamente nuevas en implantes articulares 

y presenta propiedades similares al titanio. como la elevada biooompatibilidad y 

un módulo de elasticidad menor que las aleaciones de acero y cromo- oobalto. 

pero su superfiCIe permite una mayor porosidad. lo que favorece la penetración 

ósea y una mayor osteointegración. Hoy se ubliza principalmente en el 

componente acetabular de prótesis de cadera para implantes en pacientes 

jóvenes con el objeto de oonseguir un mejor anclaje de la prótesis y una menor 

tasa de aflojamiento. Su uso está aumentando aunque se ve limitado por su 

alto precio. 

El polietileno de ultra alto peso molecular (UHMWPE) se forman como 

polimerización del etileno. E)ósten múltiples estructuras según la aistallnidad, 

grado de entreauzamiento y ramificación. peso molecular, etc.. siendo 

actualmente uti lizados aquellos de alto peso molecular y alto grado de 

entrecruzamiento. Se conforma así un plástico muy inerte (biocompa ·ble), con 

buena resistencia fren e a la deformación. 

El proceso de degradación es muy lento por lo que las partlculas que se 

liberan persisten de forma indefinida localmente al ser insolubles y no pasar a 

otros liquidos oorporales, favoreciendo la enfermedad por partículas. La 
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producción de es as particulas depende del grado de incongruencia de las 

superficies articulares y de la carga sobre el plástico. 

En es a tesis entraremos en mas detalle sobre estos materiales en los 

diferentes apartados y es que en prótesis de cadera se disponen de más de 

14.000 referencias y con un total de más de 200 modelos de vástagos y de casi 

200 modelos de componen es de cotilosm . 

Descri to todo lo anterior podemos repetir que para cada prótesis, 

independientemente del diseno y tipologla viene a sustituir a una articulación y 

forma pares de fricción . y es que la fricción, entendida como resistencia al 

movimien o en re dos cuerpos en con acto se da entre los materiales pro ésicos 

en endida como pares de fricción, y los principales son: 

Par metal-meta l 

Par metal-polietileno 

Par me al-poliuretano 

Par metal~rámica 

Par cerámlca-polletileno 

Par cerámica-cerámica 

Luego los materiales que cooforman cada lado articular de la artroplas ·a 

(cerámica-cerámica, cerámica-polietileno, metal-metal, metal-polie ·Ieno, metal­

policaroonato uretano .. . ) se entiende como par fricción. 
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y es que cuando se implanta una prótesis otal de cadera se busca que 

esta aJmpla la misma función que la articulación biológica manteniendo la 

estabilidad del cuerpo. Sin embargo dicha próteSIs se ve sometida a movim ento 

al igual que el hueso por lo que se debe tener en cuenta el paso a través del 

punto neutro. dado que siempre existirá una carga axial intermitente y una fal ta 

de reposo que no permite la formación de hueso nuevo de manera estacionaria, 

Bien, por formación de tejido conjuntivo entre implante y hueso la aJal no 

impide el andaje óseo, o de manera progresiva al formarse una capa gruesa de 

ejido conectivo y granulado que se acompaña de osteolisis, lo cual si impide el 

anclaje óseo, Los movimientos relativos de la carga y de los giros acetabulares 

estimulan la neoformación ósea incluso pasados años del Implante, Por ello se 

necesita un paso de punto neutro compensado que de una adecuada 

estabilidad y favorezca la actividad osteoblástica Ininterrumpida con una 

ade<::uada mineralización. El punto neutro compensado se consigue con 

ausencia de tejido conjuntivo entre implante y hueso. Y es que la carga hace 

presión sobre el implante y este contra el hueso y dependiendo de lo óptima 

que esta sea se conseguirá el punto neutro equilibrado evitando la 

avascularidad y la necrosis ósea aunque se mantengan las micro y/o macro 

fra turag26o,m , 

El movimiento relativo del implante se entiende como el desplazamiento 

reversible de un implante rtgido frente a un hueso menos rigido que se produce. 

merced a la deformación elas 'ca del hueso some ido a la presión. El 

movimien o relativo será mayor cuanto mayor sea la deformación elástica y 
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cuanto más largo sea el implante y más separado esté el eje del implante del 

propio hueso. También la deform idad elástica del hueso será mayor cuanto 

mayor sea la intensidad de la carga. Podemos disminuir este movim ento 

relativo mediante las SIguientes opcionesm : 

Disminuyendo la deformación elástica del hueso (menor carga). 

- Con implantes más ajus ados al hueso 

- Colocación de los implantes situados lo más cerca posible del eje del hueso 

- Mediante implantes más elás 'oos para adaptarse a la deformación del 

hueso y seguirlo dentro de sus posibi lidades elásbcas. 

La estabilidad relativa del implante es la situación en que se encuentra un 

implante con zonas de contacto con el hueso y sin tej ido conjuntivo intermedio. 

con paso a través del punto neutro compensado. En el caso de las prótesis 

cemen adas la condición previa es un lecho de cemen o intacto. Es posible 

ambién la estabilidad con la forma estacionaria del pun o neutro 

desoompensado y en la que no hay molestias clín caso También puede darse 

zona de contacto con anclaje óseo intacto aunque esté rodeado por una fina 

capa de tejido conjuntivo. Por ello una zona de osteolisls limitada en la zona de 

contacto de un implante no es causa de inestabilidad ni desde el punto de vista 

teórioo ni drnico. Asi la es abilidad de los implantes depende de la magnitud de 

la carga y de las características biomecánicas del implante (rigidez y situación 

en el hueso), lo que hará que el punto neutro sea compensado o no, luego un 
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implante tiene un limi e de estabilidad comprendido entre un movimien o libre y 

una sobrecarga intensa y permanen e180,m . 

En la práctica clínica habitual se debe buscar un contacto perlecto entre el 

implante y el hueso sin tejido de interposiCIÓn, es dear un paso a través del 

punto neutro compensado o límite de compensadón, así interesa que el limite 

de compensación sea lo más amplio posible y donde un contacto total alrededor 

de todo el implante va a ser poco probable. Por eso la rotura de una prótesis 

diafi saria se produce siempre cerca de un limite de compensad ón y una 

prótesis acetabular hemisférica elástica tendrá siempre un limite de 

compensación más amplio que otra rigida. Y un límite de compensación 

estrecho con sobrecarga conducirá más rápidamente a la Inestabilidad que en 

el caso de un límite de compensación amplio 2$0.»2. 

La rigidez del implante es un factor fundamental a considerar por lo que es 

conveniente colocar un implante resistente pero poco rígido y elástico que 

permita que las cargas se transmitan al cemento y de ahi al hueso. de la 

manera más natura l y fisiológica posible. La transferencia de cargas al fémur 

proporciona un estímulo fisiológico para mantener la masa ósea y prevenir la 

osteoporosls por desuso. Un vástago largo y rlgido fijado con fi rmeza en la 

diáfisis proximal del fémur mediante cemento o superfide porosa reduce la 

carga en el hueso y en el cemento del tercio proximal del fémur, lo que puede 

producir una pro ección considerable frente a la carga y remodelación ósea por 

reabsorción de esta región del fému~7.156.2so . 
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En cuanto al relleno proximal por parte del vástago, se ha encontrado que 

anto en implantes cementados como en no cementados el área de mayor 

disminución de la densidad mineral ósea se corresponde con la corbcal medial 

proximaI22e
• Si una prótesis tiene un collar que asienta en la superficie de corte 

del cuello. se postula que la carga axial del hueso ocurrirá en esa zona. Sin 

embargo, desde el punto de vista técnico es dificil obtener este contacto directo 

del collar o el cemento con la superficie de corte del hueso. El collar también 

proporciona un medio simple para determinar la profundidad de la inserción del 

componente femoral, aunque la visión es interferida temporalmente por la 

extrusión del cemento. La utilidad del collar en los componentes femorales no 

cementados es más dlscubble, puesto que puede evitar el asentamiento 

completo del vástago, con lo que éste queda suelto en el momento de la 

implantación. Aunque el collar en teorla distribuirla las cargas de una forma más 

fisiológica hacia la cortical medial. Los vástagos no cementados producen 

generalmente tensiones en el hueso más fisiológicas que las causadas por los 

vás agos totalmente cementados, dependiendo del tamaño del vástago y de la 

extenSIón de la superficie porosa. Un vástago mal encajado con collar puede 

producir tensiones proximales mayores que las existentes en un fémur intacto y 

es que las consecuencias de un vástago suelto anulan cualquier beneficio 

potencial de la carga proporcionada por el collar. El acullamiento distal del 

vástago produce descenso excesivo de la carga proximal y debe evitarse. El 

aruñamiento proximal de un implante sin collar puede generar tensiones 
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circunferenciales excesivas, responsables de fracturas intra y postoperatoñas 

del fémur proxima l,sc.211O. 

La protección frente a la carga del fémur proximal es más pronunciada 

cuando se ha empleado un vástago de diámetro grande. Dado que la 

resistencia a la flexión de un vástago es proporcional a la cuarta potencia de su 

diámetro; aumentos pequel'los del diámetro del vástago producen un 

incremento mucho mayor de la resistencia a la flexión. Cuando el vástago se ha 

fijado dentro del fémur me<1iante penetración ósea, la carga es soportada 

preferentemente por la estructura más rigida y el hueso del fémur proximal 

recibe menos carga10a,1H Así pues la forma del vástago afecta a la 

transferenaa de cargas al hueso, tal que investigadores como Mallory et al. 

(1996) han visto que en revisiones de tres tipos diferentes de vástagos 

delgados de Titanio presentan una incidencia de atrofia ósea de la parte 

proximal del fémur de sólo un 6% de las 748 artroplastias revisadas frente a las 

pérdidas óseas proximales tan graves encontradas en los pacientes con 

vás agos cilíndricos que ocupan toda la diáfisis2:25,2to. 

Es difícil determinar el grado de protección frente a la carga aceptable en 

el contexto cllnico, sin embargo la pérdida ósea no suele progresar después de 

un periodo de 2 al'los. Y aunque la protección frente a la carga proximal no 

afecta en forma adversa a los resultados clinicos iniciales. la combinación de 

remodelación ósea y osteolisis subsiguiente pue<1e predisponer a fractura 

trocantérea'~. 

93 



La pérdida ósea proximal vendrá dada por el estado y calidad del hueso 

alrededor del implante previo a la cirugia. Así se ha demostrado una relación 

fuerte entre la densidad mineral ósea en el fémur opuesto y el porcentaje de 

pérdida mineral en el fémur operado, con Independencia del método de fijación 

del implante, luego parece que los pacientes con densidad mineral ósea 

disminuida antes de la cirugla presentan mayor riesgo de pérdida ósea 

adicional después de la artroplastia total de cadera, con o sin cementom 

Respecto a la carga de la prótesis sobre la pelvis podemos decir que se 

producen cargas más altas en el cemento y el hueso esponjoso cuando se 

emplea un componente acetabular de polleti leno con pared fina y cuando se ha 

extirpado el hueso subcondral. Una copa de polletl leno con pared gruesa, de 5 

mm o más. comparada con otra de pared fina tiende a reducir las cargas en el 

hueso esponjoso, de modo similar a lo observado con el soporte metálico. La 

conservación de hueso subcondral en el acetábulo, asl como el empleo de una 

copa con soporte de metal o una copa de polietileno con pared gruesa. 

disminuyen los niveles máximos de carga en el hueso esponjoso de la pelvis. El 

empleo de un componente todo de pohetileno con pared gruesa y la 

conservación de hueso subcondral del acetábulo son dos medidas que parecen 

proporcionar un compromiso satisfactorio, sin inducir protección excesiva frente 

a la carga ni concentración de las cargas156,~D . 

Luego las prótesis o cualquiera de sus componentes podemos fijarlas al 

hueso mediante cemento, pollmetllmetacrllato (PMMA), en este caso tendremos 

las prótesis cementadas. SI la fijación es por Integración del implante en el 
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hueso, por osteoin egradón, tendremos las prótesis no cementadas, gracias al 

desarrollo de nuevas superficies protésicas.s y no hay evidencia de un método 

supenor de la fijaCIÓn en las artroplasbas de cadera y particularmente del 

componente acetabular. Por último tenemos el caso de las próteSis híbridas que 

combinan ambas técnicas de fijación al hueso cementado y la osteointegración. 

Estos conceptos los desarrollaremos a continuación. 

1.7 ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA CEMENTADA. 

Para lograr una fijación exitosa y duradera de los implantes al hueso, es 

necesaria una meticulosa y adecuada técnica quirúrgica. Existen dos métodos 

distintos para la fijación a largo plazo de los implantes: la fijación cementada y 

la fijación no cementada. La combinación de ambas se denomina fijación 

hibrida (comúnmente acetábulo no cementado y componente femoral 

cementado)20.215. 

Así la artroplastia total de cadera cementada, por mejora de la técnica de 

cementación, se ha convertido en un procedimiento seguro y reproducible179
• 

Actualmente hay resultados a largo plazo de diset"ios tradicionales como la 

prótesis de Chamley1'l3·336 En el caso de la fijación del implante femoral 

(vastago), cuando se logra un man o de cemen o aderuado, se puede obtener 

resultados con permanencia del implante de hasta el 90% a 20 años2,., 
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particularmente el vástago Exete383 tiene asas de supervivencia a 10 años del 

100%. 

Hay dos aspectos fundamentales que determinan la durabilidad de una 

artroplastia total de cadera: la capacidad de fijación de los implantes al hueso 

asl como el abordaje quirúrgico y la superficie articular y duración del par 

articular protésico m . 

Por otro lado se considera que el manto de cemento es adecuado 

cuando envuelve oon un espesor de 1,5-2 mm el implante femoral dentro del 

canal sin grietas o defectos de llenado en la mterfaz cemento hueso, cemento­

Implante o en su espesor. El manto de cemento debe situarse hasta 1 an por 

debajo de la punta del Implante femoraI2~5. Para lograr un correcto manto de 

cemento, la técnica de cementaci6n debe ser adocuada y precisa, lo más 

importante' od usión o taponamiento del canal femoral aproximadamente 1 an 

por debajo de la posici6n de la pun a del implante femoral; presulización del 

cernen o dentro del canal femoral , e introducción del vástago femoral en el 

centro del canal presurizad02" . S. no se ocluye efectivamente el canal, lo que 

ocurre es el libre flujo del cemento distal que resulta en un inadocuado manto 

de cemento, con excesiva migraci6n distal. Para la od usi6n del canal se han 

utilizado tapones óseos tomados del fragmento de la cabeza y preferentemente 

los tapones artificiales114
• De ellos hay dos tipos: los materiales absorbibles y 

los no absorbibles (polietileno). La adecuada presurizaci6n del canal depende 

de la efectividad del tap6n distal para contener el cemento a presión en el fémur 
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proximal sin presentar migración distal. Una vez ocluido el canal , se debe 

verificar que es é seco, sin sangre o coágulos, lo que se logra con un lavado 

agresivo, preferentemente con dispositivos de lavado pulsátiles2S4
. Con el canal 

en cond iciones adecuadas, se introduce el cemento utilIzando una pistola de 

presurizaci6n que permite aplicar el cemento a presi6n y de forma retrógrada294
• 

Finalmente, se introduce el vástago remocal en el canal presurizado con 

cemento. Los implantes modernos cuentan con dispositivos centradores para 

asegurar que su posici6n final sea en el centro del manto de cemento Para el 

adecuado fund onamiento de las copas acetabulares cementadas, se debe 

lograr un manto de cemento s.in defectos alrededor del Implante de 1,5-2 mm de 

espesor. Al igual que para lo colocación de los Implantes femorales, se debe 

obtener una superficie 6sea seca y sin coágulos en el acetábulo para la 

adecuada fijación del cemento, y como hemos indicado los implantes 

acetabulares cementados cuentan con espaciadores para lograr un manto 

homogéneo alrededor de ellos". 

Asi el cemento óseo plantea los problemas de la suficiencia mecánica y de 

la tolerancia blológlca332
. 

Hay tres factores que determinan la tolerancia biol6gica del cemento: La 

magnitud de la emisión térmica en la pollmerizaci6n, la liberaci6n del mon6mero 

que es t6xico para los tejidos y las reacciones alérgicas teóricamente posibles 

Ha habido cambios en los diseños y materiales de las diferentes prótesis. pero 

no ha habido sustanciales cambios en el cemento. Y es que el cemento está 

compuesto por polimetilmetacrila o (PMMA). En el mercado actualmente es an 
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disponibles en varias marcas de cemento óseo (CMV®, PalacoS®, Simplex ®, 

Sulfi x ®). Los ingredientes generalmen e son componentes inicialmente 

separados: un polvo de pohmetilmetacnlato completamente polímerizado, un 

medio de contraste radiopaco (zrO o BaO), un Iniciador para el proceso de 

polimeñzación y por último el liquido monómero que también contiene un 

estabilizador. Antes de su uso, el polvo y el liquido se mezclan Gusto antes de 

su implantación en el hueso) y se baten hasta formar una pasta. El liquido 

monómero disuelve parcialmente la superficie del polvo ; al mismo iempo, 

comienza a polimeñzarse y se une a los granos de polvo, incluyéndolos en una 

matnz progresivamente. Al progresar la polimenzación del monómero, la 

consistencia del cemento se hace más dura hasta que se solidifica del todo. El 

cemento actualmente utilizado necesita 12-15 minutos para endurecerse por 

completo. El cemento actual es el de los llamados de cuarta generación e 

incluye una preparación del cemento al vacio (para evitar la existencia de 

burbujas de aire)382. Algunos cementos incorporan un componen e antibió 'co, 

siendo usados sobre todo en revisiones y demostrando tener un ratio al o en la 

relaCión coste.efeCbva286.2tI . 

En contraposición, el uso del cemento, debido a sus caracteristicas 

biológicas y mecánicas ante los esfuerzos tensiles da lugar a una problemática 

especifica y a veces de dificil control dado que es un material interpuesto entre 

tejido vivo y prótesis de cadera, tal que tendremosg0.382: 
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- El problema de la insuficiencia mecánica: Las complicaciones de las 

prótesis totales cementadas se deben ante todo al implante incorrecto y a 

técnicas de Implantaaón inadecuadas. Aquí puede desempeñar un papel 

importante la Insuficiencia mecánica, que no la biológica del cemento. 

Según la localización, el cemento se verá sometido a compresión. tensión o 

esfuerzo cortante. A menudo, se alternan la compresión y la tensión porque 

lo que se exige de él es una resistencia constante a la fatiga. El módulo de 

elasticidad del cernen o se encuentra en los 300 Kp/mm2
, y por tanto, por 

encima del módulo del polietileno, aproximadamente al nivel del hueso 

esponjoso y unas 10 veces por debajo de la cortical. Así el peso corporal, la 

rigidez de la pelvis y la rigidez y resistencia del lecho óseo de la cúpula 

determinan el tamano de la superficie que soporta la presión, en cuya 

región puede predominar un paso de punto neutro compensado debido a la 

elasticidad del conjunto cemento-polietileno, ya fuera de esta zona se 

produce un paso de pun o neutro descompensado, o sea, unos 

movimien os relativos de reabsorción del anclaje óseo y formación de una 

membrana de tejido conjuntivo. Dada la deformación elástica del hueso 

sometido a la carga y a la elasticidad del cemento se consigue absorber 

una parte del mov;miento relativo que puede esperarse por la diferencia de 

rigidez entre las partes, manteniéndose la capacidad de deformación 

elástica y plástica por debajo del limite de fractura y determinada por la 

capacidad de absorción de energia del cemento. Luego una suficiencia 
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mecánica a largo plazo sólo se pue<le esperar de un anclaje del cemento 

homogéne0332
. 

Consecuencias parbculares del cemento en el sitio de su ImplantaCIÓn. 

o.srupcl6n de la estructura de superficie del implante de cemento por 

depleci6n monomérica. Debido a que el cemento se convierte en una pasta 

Itas batirlo y debe insertarse en el lecho 6seo en estado liquido o como 

máximo en estado fácilmente maleable. La polimerización del monómero 

todavia no se ha completado en este punto y algunos monómeros libres 

odavia están presen es, estos tienen una gran afinidad por la grasa o 

materia orgánica que la contenga, lo que hace que estas particulas se 

disuelvan hacia fuera de las capas superficiales del cemento dentro de este 

tipo de materia. La capa de cemen to contacta con el tejido quedándose sin 

mon6meros, por lo que no hay suficientes mon6meros para unirse al polvo 

de polimeros. Los granos de polvo se aislan o permanecen en contacto oon 

la mayor parte de la masa de cernen o median e estrechos puentes. El 

resultado es la disrupción de la estructura de la superficie del cemento, que 

equivale a un aflojamiento mecánico. Bajo cargas funCfonales de la 

interfase entre el cemento y el hueso. los granos individuales o 

conglomerados de polvo de cemento pueden derrumbarse y originar el 

inicio de la fragmentación del cemento382
• 

Necrosis alrede<lor del cemento: El calor generado durante la 

polimerización del mon6mero (más de 5s<'C es lo normal) y se conduce a 

los ejidos circundantes. El monómero que se desprende del cemento es 
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además ci otóxico. Por lo que aparte del inevitable trastorno de la 

circulación sanguinea, como resultado de la preparación del lecho para el 

implante, el calor de la pollmenzadón y la toxicidad del monómero 

contribuyen a la fonnación de áreas de necrosis en la médula ósea 

adyacente y en el hueso en su interfase con el cemento. Como parte de un 

proceso de curación. estas áreas de necrosis se reemplazan por nueva 

médula ósea vital, nuevo tejido óse<> y tejido conectivo 

Contracción o encogimiento de la pol imeózación: De manera opuesta a lo 

afinnado por Chamley en cuan o a que el cemento se expande en el lecho 

del Implante, lo que realmente se produce es una contracción al 

endurecerse el monómero por la polimenzaclón. Esta disminUCión es 

relativamente pequeí'\a, pero puede llevar a la formación de una estrecha 

separaCión o fisuración de la interfase entre el cemento y el hueso, con la 

reducción del esperado contacto intimo382
• El fenómeno de la 

polimeózación es á ligado de fonna inevitable a una pérdida de volumen. 

Esta pérdida será pequeña si hay suficiente liberación del calor. Tenemos 

pues un doble interés en querer obtener unas capas de cemento 

relativamente finas, porque su menor disminuci6n de volumen no se debe 

solamente a razones de proporcionalidad, sino que también a la 

optimización en la liberación del calor que es mejor cuanto más fina es la 

capa de cernen 0 332
, 
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Debemos ener en ruenta las siguientes consideraciones que afectan a las 

propiedades del cemento382
: 

• Inclusiones Ifquidas. aire y/o sangre en el cemento: Los pliegues y las 

laminaciones del hueso junto con la sangre no afectan de manera 

adversa a la fuerza de unión y de compresión del implan e de cemento. 

Pero inclusiones importantes de aire , sangre y otros liquidos reducen la 

fuerza mecánica del cemento, si no pueden escapar. Esto se puede 

eVItar con un drenaje efectivo. 

• Conversión del lecho del implante: con la implantación de la prótesis la 

médula ósea y el tejido óseo adyacen e al cemen o mueren. El tejido 

necr6tico inmediatamen e se va reemplazando por ejido vital. La cavidad 

medular se rellena con médula ósea, con neovasos. El hueso necróbco 

se Susbtuye por hueso nuevo, pero no llega a la interfase con el cemento 

en todas las áreas, de forma que una vez que todo el hueso nuevo se 

forma el soporte que proporciona es menor que el que habla 

inmediatamente tras la implantación, En cambio, la médula ósea y el 

hueso están separados del cemento por una capa de tejido conectivo 

que tiene un grosor vañable y de manera in ermi ente presenta células 

gigantes de cuerpo extraño, 
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• Pueden formarse mlcrofisuras bajo cargas funcionales empezando desde 

la periferia de granos de polfmeros individuales, burbujas de aire o 

inclusiones del medio de contraste en la interfase del cemento y el tejido. 

Estas fisuras se propagan en continuos canales desplazándose en la red 

de la matriz seaJndariamen e polimerizada El resultado es la 

fragmentación del manto de cemento de forma progresiva con el ·empo. 

Las células y el tejido conectivo crece dentro de las grietas y según éstas 

van creaendo la función de soporte del cemento para la prótesis a la que 

está sirviendo de andaje se va perdiendo. La posterior fragmentación 

puede desencadenar una reacción de cuerpo extrallo por parte de las 

particu las liberadas en la Interfase cemento-prótesis, que se acompana 

de formación de granulomas y osteolisis332
• 

• ApariCión de separación y fracturas del manto de cemento: el manto de 

cemento alrededor de la prótesis tiene un módulo de elasticidad mucho 

más bajo que el metal, especia lmente las superaleaelones. Las fuerzas 

axiales y torsionales actúan sobre la prótesis para desplazarla del 

cemento, sobre todo en las zonas proximales (1 y 7 de Gruen, ver Figura 

26) donde el hueso es más débil. La respuesta de es as fuerzas es 

bas ante vañable y depende de factores como la forma , tamaño y 

acabado de la superficie del implante. El man o de cemento es 

espeaalmente vulnerable en aquellos sibOS donde las fuerzas tenslles 

son altas, como en la zona lateral (carga en varo) y anterior (carga 
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orsional). Se pueden desarrollar grandes grietas en estas areas que son 

visibles en las radiografias simples. La pérdida de contacto intimo entre 

la superficie del metal y el cemento se denomina separación 

(·debonding"). El movimiento dentro del manto de cemento causa 

desgaste por abrasión. Otra manera de contextualizar este fenómeno es 

conooendo que las cargas axiales causan un alto estrés en el cemento, 

y que en cambio actúa como fuerzas tensiles. Cuando la parte extema 

de la capa de cemento se encuentra firmemente contenida y agarrada 

por el lecho óseo estas fuerzas pueden dirigirse directamente al hueso y 

compensar las débiles propiedades tensiles del mismo, sin embargo si la 

estructura Circundante al cemento se sustituye por tej ido conectivo de 

barrera, el cemento no puede soportar las fuerzas tenslles y se rompe, 

entonces las fracturas se producen en el cemento y la prótesis se anoJa. 

En estudios de revisiones y en autopsias de prótesis cementadas se 

evidenció que en 100% de las au opsias y 92% de las revisiones habia 

fenómenos de "debonding" o separación del cemento. Y en el 85% de los 

espedmenes había fracturas en el cemento, aún a pesar de que las 

fuerzas predominantes son longitud inales, siendo en el 49% de los casos 

las fracturas horizontales. Además la formación de grietas era conligua a 

defectos del cemento y/o al final proximal del manto del cemento y se 

producran de diferentes longitudes107
• 
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De Lee 

Figura 26. Zonas De Lee y Gruen en artroplastia total de cadera 
Fuente: SECOr 2009. 

Un fenómeno espedalmente importante es el causado por la torsión del 

tallo endoprotésico dentro del cemento debido a las tuerzas tensiles de torsi6n 

que el vástago somete al cemento y que acaban en lo que se ha venido 

denominando la cascada de a ojamiento. siendo la durad6n de la cascada de 
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aflojamiento muy variable. Así Kóster identificó dicho proceso de aflojamiento 

en estadios explicándolos según la siguiente secuencia207: 

.,/ Separación (debondlOg.) . 

.,/ Desarrollo de fisuras y fracturas en el manto del cemento . 

.,/ Crecimiento del tej ido conectivo desde el lecho óseo hacia el 

interior de las grietas y extensión a la interfase entre vástago y 

cemento . 

.,/ Pérdida de anclaje del manto de cemento en el hueso, lo que lleva 

al aflojamiento de toda la pro esis. 

SIO embargo en la práebca. tenemos que tener en cuenta los siguientes 

efectos en las propiedades del cemento"2 : 

1- Pérdida de volumen por polimerización. 

2- Pérdida de la resistencia. Cuanto más homogéneo más resis ente. 

3- Fragilización por el paso del tiempo. Esto hace que su capacidad para 

absorber energ ia y por lo tanto carga dinámica disminuya. 

4- Dependencia de la temperatura ambiente. Según la temperatura 

ambiente, el cemento tarda má s o menos en endurecerse. A 200C se 

endurece en 9 minutos. 

5- Liberación de calor El calor de polimerización no es tan perjudicial para 

el hueso como se podria esperar de las temperaturas medidas "in Vitre". 
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6- Liberación de monómeros. La importancia práctica de la liberación de 

monómeros sigue sujeta a discusión, sin embargo, es un hecho que el 

monómero es tóXICO para los tejidos. 

7· Desmtegración del cemento. Por trastomos mecánicos en la fase tardía 

del gel. 

Los vás agos cementados suelen estar fabricados de aleaciones 

especiales de alta resistencia, véase Tabla 9. En la mayoria se prefiere una 

aleación de cromo-cobalto debido a que su módulo de elasticidad al ser más 

alto puede reduar las cargas dentro del manto de cemento proXImal. La sección 

proximal debe tener un borde medial ancho y preferiblemente un borde lateral 

más amplio para producir una tuerza de compresión en el manto de cemento 

proximal. Los bordes afilados producen zonas de concentración de presión local 

que pueden iniciar la fractura del manto de cemento y por lanto deben ser 

evitados. Un collar ayuda a determinar la profundidad de la inserción y puede 

disminuir la reabsorción de hueso en la zona medial del cuellol5t
. 

Diversos estudios apuntan a que el fracaso de los vástagos cementados 

se inicia en la Inteñase prótesis-cemento. con separación y fractura 

subsiguiente del cemento. La unión de esta interfase se puede mejorar con 

varios tipos de macrotexturización superficial y mediante revestimiento previo 

de la porción proximal del vástago con polimetilmetacrilalo (PMMA) que se une 

químicamente al manto del cemento. Las formas no circulares, como un 

rectángulo redondeado o una elipse, y las irregularidades superficiales, como 
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los surcos o ranuras longitudinales, mejoran también la es abilidad ro .acional 

del vástago dentro del cemen o. $ i se produce separación un vástago con 

superficie rugosa o te.xtunzada generará más detritus con el movimiento que un 

vástago de superficie lisa pulida. En disbntos estudios de comparación entre 

vástagos mates y pulidos se ha \listo que estos últimos se han aflojado menos 

que lo mates. Por lo tanto, ha renacido el interés por el uso de vástagos pulidos 

para las aplicaciones con cemento, incluso sin collar para perm itir una pequeña 

cantidad de hundimiento y mantener la fuerza de compresión dentro del manto 

de cemento'M,2&O. 

Los requisitos que debemos exigir de un vástago cementado, ver Figura 

27, desde el punto de vista biomecánico sonm : 

1. Posición definitiva en el tubo óseo bajo carga previa. 

2. Reducción del movimiento relativo por aproximación óptima de los ejes del 

implante y del hueso. 

3. Longitud del vástago de la prótesis lo mas pequeña posible para disminuir el 

movimiento relativo, limitar en menor grado el juego fis ológlco de la diáfisis. Su 

estructura y su nutrición y proporciona ventaja en el caso de una eventual 

reoperación . 

4. Ausencia del tradicional collar de la prótesis: éste es el factor perturbador del 

bloqueo en el tubo cortical que es el productor de carga previa. 
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Figura 27. Diversos modelos de vástagos cementados. 
Fuente: Masson 2001. 

En el caso de lOS componentes acetabulares cementados, las cúpulas de 

polietileno originales eran de pared gruesa, con surcos en la superfiCIe e.xtema 

para aumentar la estabilidad del cemento y marcadores de alambre para su 

evaluación radiográfica. l os disertos más recientes incorporan modificaciones 

como separadores para el cemento o pes añas para facilitar su presuñzación. A 

pesar de es os avances su supervivencia no ha aumentado. En consecuencia, 
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se ha en di do a la no cementación del cotilo en pacientes jóvenes y activos. La 

fijación cementada del acetábulo es satisfactoria para pacientes ancianos, con 

pocas demandas funcionales. la simplicidad y el baJo coste de los componentes 

fabricados totalmente de polietileno los convierten en una opción atractiva para 

esta población. La fijación acetabular con cemento se usa también en algunas 

reconstrucciones de tumores y cuando las circunstancias quirúrgicas indican 

que no es probable la penetración del hueso en una superficie porosa . por 

ejemplo. en la artroplas ·a de revisión cuando ha sido necesario un injerto óseo 

aceta bu lar extenso1M
. 

Así las condiciones para que el Implante cobloideo cementado sea 

estable son332
: 

• Un anclaje suficiente en el techo cotiloideo. 

• Un lecho de cemento intacto. 

• Una pelvis lo suficientemente resistente como para no deformarse bajo la 

carga; para ello es necesario una mineralización suficiente y un metabolismo 

Óseo inalterado. 

Respecto al principio de la armadura de la cúpula acetabular. consiste en 

aprovechar las estructuras intactas y resistentes del ilion y en destruir las 

presiones que actúan sobre esta zona consiguiendo una superficie más amplia 

en todos aquellos casos en los que falta una esclerosis compacta en el tedlo 

cotiloideo. La armadura asegura la estabilidad inicial en el polo superior de la 

cúpula y hace posible la introducción sin trastornos del hueso trasplantado y de 

cernen o. además combate la estabilidad inicia l debida a la reducción de 
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volumen por polimerización cuando se emplean can idades importantes de 

Vemos a continuación en la Figura 28 una representaCIón del diseño de 

Chamely y colaboradores ya en desuso el cual ayudaba a evaluar el ratio de 

desgaste en los cotilas cementados y de UHMWPE mediante inserción en surco 

de un alambre209
. 

Figura 28. Reproducción de coblo UHMWPE cementado usado por Chamley 
(1 968-1975). Se muestra el marcador metálico de desgas e inserto en un surco 
(Radiographic wire marker). 
Fuente: Elsevier 2004. 

Por otro lado, los resultados a largo plazo del Injerto con gránulos de 

hidroxiapatita, para la deficiencia acetabular, en el reemplazo de cadera de 
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revisión total no son bien conocidos, sin embargo se han evaluado en copas 

acetabulares con injerto de hidroxiapatitacetabulares en un minimo de diez 

años con tasas de supervivencia fue del 74,2% (lntetvalo de confianza 

95%). Estos resultados sugieren que los resultados a largo plazo del Injerto de 

hidroxlapatita con cemento son alentadores321
• 

Pero realmente no hay evidencia de un método superior de la fijadón en 

las artroplastlas de cadera y particularmente del componente acetabular, aun 

siendo este un procedimiento ortopédico de mucho éxito. En osteoartrosis 

pñmaria las prótesis de cadera cementadas serian recomendables en personas 

con expectativa de vida corta o aquellos de más de 60 al'los, con calidad de 

hueso deficiente. Por este motivo (peor calidad en la masa ósea), en mujeres 

de edad avanzada se recomienda especialmente la cementaci6n11
$. Asf en 

revisiones sistemáticas de investigaciones que intentaban dar luz sobre la 

superioridad del componente acetabular cementado sobre el no cementado, 

estos estudios, no lo dejan en evidencia al que la reoomendación seria que el 

propio cirujano ortopédioo ome la decisión indicada en base a las 

caracteristicas de los pacientes, conocimientos, experiencias y 

preferend asV4,28t . 

1.8 ARTROPLA$TlA TOTAL DE CADERA NO CEMENTADA 

Las copas hemisféricas acetabulares no cementadas con recubrimiento 

exturizado de titanio están consideradas el estándar actual para la 
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reconstrucción del acetábulo en artroplastia to al de cadera 118. Dichas copas 

dependen de una colocación ajustada en el hueso ace .abular para su 

estabilidad inicial. la estabi lidad IniCIal se puede incrementar utilizando tomillos, 

pernos o aletas. La estabilidad a largo plazo del implante depende de la 

osteointegración305
. Tanto los implantes femorales como los acetabulares son 

considerados de estabilidad biológica y ambos dependen de una adecuada 

salud ósea del paciente para lograr estabilidad a largo plazo, por lo que en 

general se prefiere utilizar implantes cementados para pacientes ancianos o 

que presentan alguna condición que pudiera comprometer la capacidad 

biológica para la establllzaa ón de implantes no cementados (diabetes mellltus, 

artnbs reumatolde, lupus eritematoso SIstémICO, etcfS.. También se ha 

demostrado que es posible realizar artroplastia total de cadera no cementada 

en pacientes ancianos de manera reproducible y segura21
•
n1

• En el caso de las 

enfermedades reumáticas, recientemente se han utilizado igualmente d'setlos 

no cementados, con resultados adecuados a mediano plazo104.2S7
. La técnica 

para la colocación de los implantes femorales no cementados es más sencilla 

que con los Implantes cementados, razón por la cual muchos cirujanos, 

principalmente en Estados Unidos. favorecen el uso de implantes femorales no 

cementados. Pero una de las razones por las que tlpicamente se solicita 

implantes cementados para pacientes ancianos, cuya expectativa de vida es 

menor, es el costo de los implantes. Tradicionalmente se ha tenido la 

percepción de que los implantes cementados son de menor costo que los no 

cementados. Por otro lado cuando se hace balance de todos los elementos 
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requeridos para obtener man os de cemento de buena calidad y se considera el 

mayor 'empo quirurgico que se requiere para esperar el fraguado del cemen o, 

el costo de ambas técnicas es muy similar-. Actualmente la decisión sobre 

utilizar o no la técnica cementada depende de la experiena a del ciruJanot79
. 

Asi en la artroplastia no cementada, como se ha adelantado, ruando se 

emplea la fijación acetabular sin cemento, el soporte metá lico es necesario para 

obtener la fijación esquelética y se trata de conseguir que el metal contacte con 

el hueso subcondral acetabular en un área amplia, a fin de evitar la 

concentración de las cargas y maximizar el área superficial disponible para la 

penetración ósea. La precisión de la preparación acetabular y la forma y el 

tamaño del implante en relación con la cavidad preparada determinan el área 

inicial de contacto y la transferencia de cargas desde el implante hasta la pelvis. 

SI un componente hemisférico es de tamaño ligeramente menor que el 

acetábulo, la carga será transferida centralmente sobre el polo del componente. 

con posibilidad de crear huecos ecua aria les entre el implante y el hueso. A la 

inversa, si el componente es ligeramente mayor que la cavidad preparada, la 

transferenaa de carga ocurnrá en la periferia, con riesgo de fractura del reborde 

aceta bu lar durante la implantación. También pueden quedar huecos polares por 

asiento incompleto del componente156,1&O. 

La forma en que se transfieren las cargas de un componen e acetabular 

no cementado al hueso adyacente condiciona su estabilidad inicial. A medida 

que el cotila se impacta en el acetábulo, las fuerzas generadas por el retroceso 

elástico del hueso es abilizan el implante. Las tensiones mediales al cotila 
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generan un vedor de fuerza que empuja en sen ido lateral deses abilizando por 

anto el cotilo. Asi el co '10 no hemisférico, que proporciona una transición 

gradual desde una hemlesfera en la cúpula a unas dimensiones mayores, 

aumenta la tensión periférica y la estabil idad del Implante sin aumentar la 

deformación acetabular tanto como un colJlo hemisférico sobredimensionadolo1
• 

Respecto a los vástagos femorales, varios autores han considerado los 

de titanio con recubñmiento poroso proximal con forma acuñada el estándar de 

la artroplastia to al de cadera31.119 .. 237,277.282. l a estabil idad inicial de dichos 

implantes depende de la colocación ajus ada dentro del canal medular proximal 

del fémur, ya largo plazo se estabilizan mediante el creamiento de hueso en la 

superficie porosa o texturizada del Implante (osteolntegracI6n). En los vástagos 

no cementados y particularmente en aquellos realizados en titanio puro o 

aleaciones del mismo, se consigue que el hueso crezca directamente hada las 

superficies de anclaje de los componentes protesicos. El titanio en combinación 

con una serie de superficies de rugosidad variable consigue tener un efecto 

osteoinductivo. Asi la técnica moderna de implantación no cementada se 

desarrolló y se generalizó en su uSO mucho más tarde que la cementaa ón de 

Chamley, por ello los resultados a largo plazo se documentaron también más 

tarde en las no cementadas. Sin embargo el seguimiento a largo plazo de las 

prótesis no cementadas demuestra óptimos resultados drnicos en cuanto a 

función y estabilidad. Parvizi el al publicaron una tasa de permanencia del 

99,1% con el vástago Taperlock (Biomet, Wars<ffl, Indiana, Estados Unidos) en 

129 caderas de pacientes con un promedio de edad de 60 años y s99uimiento 
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promedio de 11 años. McLaughlin et al. comunicaron 108 artroplas 'as con 

vás agos Tapertock en pacientes menores de 50 años y un seguimiento 

promedio de 10,2 años, 100% de seguimiento y 100% de permanenCIa de los 

componentes femorales. Boume et al. publicaron 307 vástagos no cementados 

Mallory-Head (Biomet. Warsa v, Indiana, Est.ados Unidos) en pacientes con un 

promedio de edad de 64 a/\os, seguimiento de 10 a 13 ai'\os y permanencia de 

100% para aflojamiento aséptico. Park et al. comunicaron 76 implantes de 

cadera en pacientes con edad promedio de 50 aflos utilizando el vástago 

Mallory-Head, con un seguimiento promedio de 10,1 años y permanencia del 

97,3%. Aun así no hay evidencias claras de que las prótesis de cadera 

cementadas sean superiores a los implantes no cementados. QUizás, 

particularment.e, la facilidad de implantación y de aprendizaje y su va lidación por 

múltiples centros independientes hacen de esta filosotra de implantación la 

auténtica referencia en cuanto a supervivencia y fiabilidad382
• 

La estabilidad primaria es el primer paso para consegu ir una artroplas 'a 

no cementada de éxito dado que algunos diseños iniciales han dado buen 

resultado, pero otros han llevado al fracaso prematuro por una fijación inicial 

inadecuada, un desgaste excesivo y pérdida ósea periprotésica por osteolisis 

Inducida de partlculas. Históricamente en los últimos 20-30 al'los la artroplastia 

olal no cementada se ha establecido como té01ica de elección en pacientes 

jóvenes y más activos Los resultados a corto y medio plazo son por lo general 

excelentes y la cirug ia de revisión se puede realizar sin las complicaciones 

asociadas en las prótesis cementadas, como la pérdida excesiva de hueso o la 
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necesidad de perforar el fémur para extraer áreas de cemento dis ales. Los 

fallos de implantación en las prótesis no cementadas nos han enseñado 

importantes lecciones acerca de ciertos factores que repercuten en el resultado 

clínico, algunos de ellos están relacionados con el paaente y otros con la 

técnica. pero uno de los más importante quizás sea el diseno del implante331
• 

La sistemática a la hora de implantar una prótesis no cementada se 

puede resumir en según el gráfico de la Figura 29. 

Protedim' nI." 
prlnd polC'J 

Impla ntadOn 
Prf:$$·fil 

"' Í(10' Si R~l<lble( 

moví i~ lOS - el P,-"Ss.-r,l 

r,aC<tsotHnlco 

R v!sllln 

Figura 29. Sistemática en la colocación de una prótesis no cementada. 

Fuente: ElseVler 2007 (SChmotzer et al.). 
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En la adecuada implantad ón quirúrgica de una pró esis no cementada es 

importante conseguir una fijación estable sin excesivos micromovimientos y 

migración. Y se deben tener en cuenta los siguientes puntos fundamentales331
: 

1. Las cargas transmitidas por el vástago yel cotilo hacia el hueso. Asi 

la carga primaria transmitida en la articulación de la cadera es la 

resultante de la fuerza de la articulación que actúa a través del centro de 

la misma. Como hemos visto, diversos estudios han cuantificado las 

direcciones y magnitudes de estas cargas, siendo un vector de fuerzas 

lridlmenslonal y no bidimenSIonal. Como vector fuerza se debe tener en 

cuenta Su dire<:aón, la cual varia constantemente con la actividad 

desarrollada. Por ello los implantes, la Interfase y el hueso se ven 

sometidos a cargas desde distintas direcciones y de distintas magnitudes 

sufriendo grandes deman das fund onales. Esto conlleva diferentes 

repercusiones en el acetábulo y en el fémur proximal. El cotilo, en su 

superficie externa, es más o menos concéntrico en comparación con la 

superficie articular y la Interfase hueSO-Implante que está en dirección a 

la articulación se ve comprimida y como la dirección de la carga varIa 

con díferentes actividades, la compreSión también actúa en diferentes 

zonas al mismo tiempo y la interfase. en la periferia, recibe carga de 

cizallamiento cuando el cotilo se presiona hacia dentro del hueso. En 

consecuencia, la fuerza resultan e produce fuerzas de compresión, 

ensión y d zallamiento en la interfase. Existen fuerzas adicionales que 
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actúan sobre el cotilo originadas por la fricción entre la cabeza y el 

inserto, por la deformación elástica de la pelvis y de condiciones 

anormales como el impingement o choque femo-acetabular y 

subluxaciones. Por ello, un diseño adecuado debe conseguir una 

conexión óptima entre el hueso y el implante, capaz de transmitir fuerzas 

de tensión. compresión y cizallamlento en el postoperatorio Inmediato. 

En el fémur, la resultante de las fuerzas actúa de forma excéntrica al 

cuerpo del vás ago y se producen de forma axial empujando el vástago 

hacia abajo doblándolo en el plano coronal y sagital y produciendo 

fneción a lo largo de su eje. Al mismo tiempo, el fémur proXImal también 

reCIbe la carga extema de la musculatura de la cadera, sobre todo de los 

g úteos y el illopsoas. Estos músculos actúan muy cerca de la 

articulación y contrapesan localmente gran parte de las fuerzas ejercidas 

sobre la articulación. Esto tiene un marcado efec o en la carga del hueso 

y de la interfase a lo largo del vástago. Básicamen e, cuanto más cerca 

anclemos el vás ago a las inserciones musculares, menor estrés sufñrá 

la mterfase. Este complejo patrón de cargas consigue una compresión 

y cizallamiento a lo largo de la interfase hueso-implante del vástago y 

tensión en áreas determinadas al real izar ciertas actlvidades~31. 

2 Los principios de ajuste por fricción y de ajuste por la forma o 

geometría del Implante. Estos ajustes tienen importantes implicaciones 

en el comportamiento de los diferentes diseños331
. 

• La fijación por ajuste por fneción: 
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En el ajuste por fricción la fuerza de fijación depende de la fuerza 

por la cual dos superficies son presionadas una contra la otra y del 

coeficiente de friCCIón entre ambas. Este tipo de fijación transmite fuerzas 

compresIVas de manera perpendicular a la Interfase y de clzallamlento 

paralelas a la interfase. La magnitud de las fuerzas de cizallamiento 

trasmisibles depende del coeficiente de fricción asf como de la 

compresión entre ambos componentes. En consecuencia, la rugosidad 

de la superficie del implante juega un papel importante en conseguir una 

alta resistencia a la fricción en la interfase implante-hueso. Es o conlleva 

que procesos especiales, como la aglomeración de recubñmlento 

especiales o la pulverizaCIón de plasma son necesanos para incrementar 

la textura de la superficie y asl conseguir una adecuada interdigitaclón331 . 

Sin embargo, una al ta rugosidad puede interferir en la precisión de la 

colocación del implante Por ejemplo, un vástago redondeado y rugoso 

distal mente que se inserta en una cavidad medular fresada de manera 

cilindrica, puede que no se asien e totalmente si el hueso es muy duro o 

la caVIdad es "Infra. fresada" en demasía. Además la estabilidad depende 

de la fuerza compresora en la interfa se hueso-implante. Esta compresión 

normalmente es el resultado de un sobredlmensionado del implante en 

relación con la cavidad meoular. Con la inserción del implante, el hueso 

se expande y la deformación elástica del hueso resulta en una fuerza que 

sujeta la prótesis pero el hueso muestra un comportamiento viscoeláslico 

que consiste relajarse bajo una deformación constan e por lo que resulta 
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que la calidad de la fijación se reduce oon el tiempo. Este mecanismo 

empieza inmediatamen e después de la inserción del vástago y no debe 

confundirse oon los fenómenos de remodelación. l uego el resultado 

depende de la calidad del hueso, ya que un hueso débil perderá con 

mayor probabilidad la fuerza de fijación del implante. Se puede 

compensar quirúrgica mente esta debilidad dejando un espacio entre la 

cúpula del 00 '10 protésioo y el suelo del ace ábulo para que se facilite un 

pequeflo y oontrolado hundimiento que restablezca la implantación a 

presión del componente33t
• 

• Ajuste por la fonna 

En el ajuste por la forma la estabi lidad recae en la precisión con la cual 

los dos oomponentes se ensamblan Es e ajuste transmite tuerzas por 

compresión en la interfase. La orien ación de la superficie de con acto es 

perpendicular a la dirección de la fuerza. la calidad de la fijación y sobre 

todo la magnrtud de los posteriores mlcromovimientos dependen de la 

precisión de este ajuste. luego la precisión y diseno de los instrumentos 

y los implantes debe ser muy al ta y el fresado muy exacto. As! un 

vástago rectangular oon doble cuña va a rellenar por completo la cavidad 

medular del fémur fresada33t y la doble cuña o cono del vástago asegura 

que odas las superficies es én en contacto con el hueso (anterior, 

posterior, medial y lateral). De esa manera no se dejan espacios libres 

que pudieran dar pie a micromovimlentos durante la carga cidica. Por 
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otro lado, el uso de cotilo roscado consigue un enganche tridimensional 

en el acetábulo un microengrane o microin erdigitaciones que da lugar a 

una fijación estable menos dependiente de la preCisión y de la cahdad del 

lecho óseo Que los cotilos a presión. 

Como la fuerza de la fijación por ajuste de forma está principalmente 

influenciada por la calidad del hueso es prefeñble el contacto de la 

cortical al de hueso esponjoso y será más beneficiosa un área de 

contacto grande en hueso osteoporOtico en comparación con el hueso 

esponjoso331 . 

3. Factores biológicos del hueso: El hueso responde al bpO de carga Que 

soporta y la osteointegración sólo puede ocurñr si el movimiento de la 

interfase hueso-prótesis está dentro de los limites fisiológicos. Los tipos 

de fuerzas que soporta son tensiles, compresivas y de ci.zallamiento. 

siendo la compresiva la que mejor se adapta a las condiciones del 

hueso. es más fuerte en la compresión. Asi también se forma 

preferentemente bajo compresión dinámica durante la fase precoz de 

curación después de una fractura y esta situación es comparable con la 

que nos encontramos tras la colocación de un Implante no cementado. 

Por otro lado el tejido fibroso y cartilaginoso se forma bajo ensión y 

cizallamiento, por ello las tuerzas tensiles y de cizallamiento deben 

reducirse bajo todas las condiciones de la carga. La habilidad del hueso 

para responder a los cambios en el ambiente de estrés local puede 
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observarse en el aumento de la densidad ósea alrededor de las espiras 

del cotilo y se ha observado que donde se pr~ice un mayor estrés se 

ongma mayor densidad óseau . En consecuencia, el diseño de un 

vástago adecuado debe en primer lugar resistir la carga axial 

unidireccional convirtiendo estas fuerzas en fuerzas de compresión en la 

Inteñase. Esto pu~e conseguirse acintando o dando forma de cuna al 

vás ago en vez de dejar10 con forma cilindrica. Dependiendo del ángulo 

de la cuña, se podrán generar grandes fuerzas compresoras. Con un 

ángulo del cono de 2,50 y una carga axial de 2,4 kN se consigue una 

fuerza de compresión en la Interfase de 55 kN. Sin embargo la carga 

tors onal alrededor del eje del vástago es la segunda carga más 

importante que afecta a la inteñase y este ti po de carga es muy exigente 

para el anclaje del vástago en actividades como la marcha, pues prOduce 

alteraciones clclicas y retrotorsión. En general estas cargas producen 

movimien o en la in ertase entre el hueso y el implante y clínicamente se 

observando los dos tipos de movimiento tras un implante protésico: la 

migración y el mlcromovlm.ento. La migración es un cambio permanente 

en la posición del implante mientras que los miaomovimientos son 

Inducidos por la carga que afectan al implante en relación con el hueso, 

que vuelve a su lugar cuando la carga cesa. Por ello, la migración es 

clinicamente menos cótica si es pequeña y no progresiva y no afecta a la 

biomecanica de la articulación (longitud de la pierna, cambio del centro 

de la cadera, etc.). De hecho la capacidad de migrar una pequeña 
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distancia (menos de 1 mm) puede ser beneficioso si ayuda a restablecer 

una posición estable durante la fase inicial de OJración280
.3S

1
. Sin 

embargo, los micromovimientos benen mayor reperOJslón si se producen 

de forma repetida con cada paso, pues hay una relación directa entre la 

cantidad de micromovimiento que oculTe en la interfase hueso-implante y 

la ca.ntidad de osteolntegración. Los autores que han estudiado los 

micromovimientos y la osteointegración concluyeron que si el movimiento 

de la interfase era mayor de 30-50 micrómetros se producfa una interfase 

fibrosa' 90·288. Y como es imposible medir estos micromovimientos in vivo, 

se han elaborado modelos In vrtro con los cuales debemos ser cautos al 

Interpretar los resultados, pues representan modelos de carga 

especlficos. Luego se requieren más estudios para correlacionar el 

micromovimiento con la cantidad de crecimiento de hueso in si tu hacia el 

vás ago durante un largo tiemp03 31 , 

Por lo tanto las pró esis no cementadas implantadas con éxito deben seguir 

los siguientes prina pios»': 

• Excelente estabilidad primari a. 

• Superficies osteoinductivas u osteoconduGtivas. 

• Rigidez adaptada del implante. 

AsI el vástago femoral no cementado debe cumplir dos requisitos 

fundamentales, máxima estabi lidad y mlnima rigidez. 
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- La estabilidad debe combatir las fuerzas de torsión que pueden 

desplazar el tallo, Existe una menor estabi lidad orsional si los alias son 

curvos, 

La rigidez del vástago, es decir su capaCidad de deformación baJo carga, 

intenta obviar los procesos de remodelado adverso29
, Los vástagos 

largos y r[gidos producen aumento de las fuerzas aplicadas sobre el 

mismo, con transferencia de la tensión distal y fuerzas protectoras a nivel 

proximal con resorción periprotésica. Además a mayor grosor mayor 

rigidez. Los tallos más largos y rígidos producen mayor tensión y por 

tanto mayor tendencia al aflOJamiento. La máxima drferencia en cuanto a 

rigidez se produce a nivel proximal y ello explica por qué la resorción 

periprotésica tiende a ocurri r más rápida y extensamente a nivel 

metafisario. El gran relleno proximal también incrementa la rigidez y la 

defensa antiestrés. La longitud óptima del tallo en prótesiS primañas1$O 

parece ser 1 00-130 mm, 

En cuan o a los materiales del vás ago el titanio es cuatro veces más elástico 

que el hueso pero no tanto como la aleaa 6n CroCo, Como contrapartida a su 

gran elas 'cidad, el ti tanio produce un mayor cizallamiento en la interfase 

creando una membrana fi brosa con menor estabilidad y mayor desgaste y 

respuesta osteolftica. No obstante, no se han determinado diferencias 

significativas entre el titanio y el CroCo en los procesos de remodelación ósea 

Iras una artroplastia total de cadera. 
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También debemos ener en cuen a el acabado de superficie en los vástagos 

y enemos: 

• Componentes femorales no cementados porosos. 

Se sabe que la cubierta porosa completa puede producir pérdida importante 

de hueso por transferencia de fuerzas, particularmente las cubiertas que se 

extienden por debajo del trocánter menor, al provocar mayor transferencia de 

estrés, aunque la superficie porosa óptima no ha sido d aramente 

determinada m _ 

En general la selección del tipo y el tamaño del implante así como la técnica 

quirúrgica y el Instrumental, requieren mayor precisión en los no cementados 

que en los vástagos cementados dado que deben cumplirse los requisitos de 

estabilidad inmediata del implante en la penetración ósea y el contacto intimo 

entre la superficie porosa y el hueso huésped mediante el exacto ajuste en la 

cavidad endóstica del fémur proximal. 

Los vás a90s de pro esis otales de cadera no cementadas tienen dos 

formas básicas: La forma anatómica (con una incurvación posterior en la 

metáfisis y un arco anterior en la diáfisis) y la forma recta. Es más laboriosa la 

preparación del fémur para alojar un vástago recto, pero los defensores de tal 

diseño argumentan que permite un ajuste más exacto entre la prótesis y el 

canal preparado. Diversos estudios sobre la fijación sin cemento han hablado 

de la importancia del ajuste tanto proximal como distal. Por otro lado, se han 

desarrollado diversos vás a90s modulares que permiten dimensionar 
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independientemente las dos partes de la prótesis en el momento de la 

cirugia l A,2&2. 

El revestimiento poroso de los vástagos afeda a la remodelación 

adversa. Se tiende a limitar la superfiCie porosa a la porción proximal del 

vástago puesto que la transferencia de carga proximal restablecerá un patrón 

de presión más normal en el fémur. Los revestimientos extensos se reservan 

para las artroplastias de revisión en las que es necesaño utilizar la fijación distal 

para obtener la estabilidad del implante, En la zona distal del implante, donde 

se presupone que puede haber movimien os la fijación más estable es, a priori, 

proximal y la superficie debe ser lisa y pUhda1
5$"m . 

Los recubrim entos porosos extensos en vástagos de tamaños más 

peque/\os no parecen producir protección frente a la carga grave. Sin embargo, 

estudios de seguimiento más recientes con vástagos más grandes, muestran 

mayor protección frente a la carga con los vástagos de recubrimientos porosos 

más extensos. Podemos encontrar hipertrofia ósea localizada en áreas donde el 

vás ago con recubrimiento poroso extenso contacta con la cortical. Es o se 

observa frecuentemente en el extremo distal del recubrimiento poroso en 

vástagos con recubrimiento poroso extenso. Tal hipertrofia es mucho menos 

pronunciada cuando la superficie porosa se limita a la porción proximal del 

vástago 156,260, 

• Componentes femorales no cementados no porosos 
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Se han fabricado vás agos no porosos que pueden ener surcos y otras 

modificaciones de la superficie, sin más sistemas de fijación biológica, por lo 

que la fijao ón a presión cobra una Importancia relevante, Actualmente se 

necesrtan más estudios para aclarar si esta forma de fijación es equiparable a la 

penetración ósea y al cemento262
, 

Los recubrimientos de hidroxiapatita en la prótesis total de cadera se han 

aconsejado por sus caractelis 'cas osteoconductivas. Su aplicación en el 

vástago proximal pretende mejorar la osteointegración y asi facilitar la 

transmisión de cargas a la metáfisis femoral57
, Esto conseguiría menor stress 

shlelding (fuerzas protectoras), menor desgaste del polietileno y migración de 

sus partlculas y menor incidencia de osteolisls con la consecuente mayor 

supervivencia del implante. 

Respecto a los componentes acetabulares no cementados el objetivo 

del acetábulo protésico es conseguir estabilidad , conservación de hueso y 

permitir una o rugía de revisión fácil. Pueden estar formados por una pieza 

única (polletileno y metal-polietileno) o por dos, una externa metálica (roscada o 

porosa) y otra adaptada a su interior, casi siempre de polletileno, La cubierta 

porosa requiere un fresado esférico que provoca un contacto en teolia óptimo 

En diversos estudios se ha constatado que si no se consigue un contacto 

hemisférico se producirian fuerzas de separación en la interfase que pueden 

acabar en fracturas por fatiga, asi como la posibilidad de separación de los 
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componentes de la cubierta porosa. En cuanto al polietileno, ademas de 

posibles incongruencias cotilo-polietileno, su mayor espesor disminuye la 

tensión que soporta el hueso subcondral. AsumIendo un desgaste anual de 0.6 

mm, el espesor debe ser al menos de11 6 mm. Asi normalmente el espesor del 

polietlleno acetabular se reduce cuando la cabeza femoral aumenta y las 

fuerzas aplicadas sobre el polletileno son sensibles a la diferencia radial que 

existe entre el radio de la cabeza femoral y el radio del hueco acetabular y asi 

aumentan minimamente las tensiones de contacto cuando disminuye el espesor 

de la cúpula acetabular a partir de que el espacio libre radial sea de 0,1 mm o 

menor, y sÓlo cuando el grosor acetabular decrece por debajo de 4 mm y SI la 

diferencia radial es de 0,5 mm o mayor pueden aparecer tensiones a nivel del 

contacto cotilo protéslco-cúpula acetabularll~. La mayorfa de las copas 

tienen un revestimiento poroso o microporoso sobre toda su circunferencia para 

favorecer la penetración ósea pero difieren en cuanto a la es abilización inidal 

Pueden ser impactados a presión o roscados, y contar con otras ayudas para 

su es abilización. Los tomillos transacetabulares conllevan riesgos de 

perforación Intrapélvlca, los tetones y las puntas benen menor estabilidad 

rotacional que los tomillos. El acetábulo roscado sin revestimiento poroso. a 

pesar de primeras Impresiones esperanzadoras, se ha asociado a altas tasas 

de aflojamiento en cirugia primaria y de revisión En EEUU se han abandonado 

en gran parte aunque se siguen empleando en Europa. Estudios en cadáveres 

demuestran que las roscas au operforantes pueden empotrarse contra el hueso 

acetabular, pero rara vez lo cortan. La limi ación del contacto entre la pieza 
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metálica y el hueso subcondral convierte en improbable la penetración ósea 

extensa. Se ha demostrado que la penetración ósea más extensa se ha descrito 

en componentes fijados con múltiples tornillos'". 

Enumeramos las siguientes ventajas de las prótesis no cementadas: 

- No necesitan cemento. 

- Consiguen un anclaje sólido por osificación endosta l. 

- Modifican la fisiopatologia de la interfase persistiendo los problemas 

derivados de la diversa elas 'cidad me al-hueso. 

- Posibilitan rescatar la prótesis no cementada. 

As! como los Inconvenientes de las prótesis no cementadas: 

- Técnica algo más diffcil. 

- Los accidentes preoperatorios son más frecuentes 

- Menor elasticidad del cotilo. 

- Necesidad de vástago de gran perímetro . 

- La dificultad o Imposibilidad de adaptaoón a casos especiales. 

- La oomplejidad de la extracción. 

- El aflojamiento. 

- No estan indicadas en osteoporosis marcada. 

En cuan o a la desaipción de la fisiopatología del aflojamiento en las 

prótesis no cemen adas vemos que alrededor del implan e se forma una fina 
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membrana fibrosa y en la zona de contacto con la cortical existe neoformación 

ósea. A partir del segundo mes de la intervención ya se produce penetración 

ósea en la superfio e rugosa de la prótesis y en la zona sin contacto aparece 

tejido fibroso, la cortical femoral sigue un proceso de remodelación con intensa 

actividad osteoplastia y osteoblástica. En la región metafisaria esponjosa. el 

tejido óseo neotormado es trabecular y poco denso. En consecuencia, el 

anclaje por osificación endostal se produce a nivel de la cortical diafisaria, lo 

que exige una introducción a presión del implante y un tejido óseo bien 

vascula rizado, no esd eroso y mecánicamente resis ente. El contacto intimo 

hueso-próte SIs es Indispensable para asegurar una estabilIZación mecánica 

Inmediata. 

Normalmente nos enfrentamos a dos pos'bles mecanismos que generan 

fracaso protésico: uno biológico, pOI" sepsis o bioincompatibilidad, y otro 

mecánico por aflojamiento aséptico, fractura de prótesis, fractura ósea u 

osteolisis. 

Según la teoria mecánica el más más frecuente es el propio aflojamiento 

mecánico asépbco, a causa de la remodelaclón ósea adversa y de la osteolisis, 

ambas relacionadas entre sI. El problema reside en colocar un material inerte 

dentro de u a estructura viva capaz de desarrollar una respuesta adaptativa 

frente a la nueva situación. Si la respuesta adaptativa o remodelación ósea 

logra restablecer el equilibrio frente a la nueva configuración de cargas se 

crearán las cond iciones para la fijaciÓn duradera. Pero si la adaptación se altera 

en cualquiera de las fases del proceso (por deficiente técnica quirúrgica, mala 
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calidad ósea, excesiva rigidez del implan e, nivel de fijación dista l, recubrimiento 

poroso extenso) se provoca una micromovilidad en la interfase por encima del 

límite tolerado. Asf el camino por el que se llega a la movilidad depende de la 

fase en que se encuentre la fiJaaón produoiéndose resorción ósea por el 

desarrollo de fuerzas protectoras, tal romo nos dice la ley de WOlff, o necrosis 

ósea por concentración de estrés88
. Luego el resul tado final será el desarrollo 

de una membrana fibrosa , con descenso de la resistencia de la fijación y mas 

movilidad, este incremento de la movilidad de la interfa se puede conducir por si 

mismo al aflojamien o aumentando la resorción ósea al incremen ar la actividad 

osteoblásbca a nivel local y al estimular los macrófagos quiescentes y la 

proliferación de las células del estroma premacrofágicas. 

La teona biológica nos viene a Indicar que las fuerzas que actúan sobre la 

cadera durante la marcha producen un bombeo ciciico de liquido articular a 

nivel de la esponjosa intraarticular femoral en contacto ron el implante328
• Este 

bombeo de fluido tendria oomo resultado el desarrollo de microtraumatismos lo 

suficientemente intensos como para producir una fibrosis o membrana 

periprotéslca, para desarrollar cavitaclones o ensanchar las ya existentes por la 

aodón del fresado femoral. De esta forma se establece un recorrido para la 

emigración de partlculas de desgaste procedentes fundamentalmente del 

componente acetabular. iniciándose la activación de los macrófagos y los 

fenómenos de reabsorción ósea El hueso reabsorbido seria reemplazado por 

ejido fibrotic:o, ensanchando aún mas la cavidad y, por tanto, facilitando la 

llegada masiva de res os. Además la fibrosis y las cavitaciones provocarian por 
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si mismas una micromovilidad de la in erfase. De esta fonna, el proceso se 

manifiesta de fonna ciclica yautorreforzada. 

El Implante de prótesis no cementadas por fijaCión biológica supone 

renunciar al cemento como método de fijadón y la necesidad de lograr una 

fijación inmediata para favorecer la osteointegración. Algunos disenos han 

llevado al fracaso prematuro por una fijación inicial inadecuada, un desgaste 

excesivo y pérdida ósea periprotésica por osteolisis inducida por particulas. La 

fijación biológica es indispensable en la permanencia del implante y debe ser lo 

más rápida posible. Para ello se han incorporado una serie de estructuras 

capaces de ser invadidas por el tejido óseo para conseguir esta óptima 

fijacI6n260. 261"04. 

Hay dos formas de fijaci6n biológica : 

• La fijaciÓn mecánica, que se produce por el microtrabado que 

provoca el crecimiento del hueso en el intenor de poros. El desarrollo 

del hueso en tomo al implante tiene como consecuencia un 

inaemento tanto de la estabilidad como de la resistencia del mismo. 

Las superficies más utilizadas son los recubrimientos porosos, las 

lisas o arenadas. las fibras metálicas y el polvo metálico En los 

recubrimientos porosos el tamaño del poro es variable (1 00-400 ~m). 

Se considera que habrá mayor neofonnación ósea cuanto menor sea 

el poro. La estabilidad inmedíata del implante también la favorece 
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pues los micromovimientos producen la in errupción de la 

proliferación vascular y tendencia a la fibrosis. Igualmente la cubierta 

porosa debe estar tan pegada al hueso como sea posible. En cuanto 

a la relación entre el material protéslco y su efecto en el 

comportamiento del hueso. el titanio ha demostrado mejor 

osteointegraclón que otros metales, a excepción del CtCo con el que 

parece que no hay diferencias significa 'vas en crecimiento óseo, Las 

superficies lisas o arenadas están formadas por miaoporos (5-20 m) 

y generalmente se usan en pacientes jóvenes. y permiten un 

contado directo entre el hueso y el implante pero hay mayor 

formaa ón del tejido fibroso, hundimiento del vástago e 

inestabilidad5
•
285

• 

• La fijación quimica . que se produce al añadir a los impla n es unas 

cubiertas bioactivas artificiales para dar lugar al desarrollo y extensión 

del hueso en la superficie protéSlca y a una rápida y fuerte unión al 

mismo. Las más frecuentemente utilizadas son el fosfato cáláco 

(hidroxiapatita) y el fosfato tricálcico. Otras cubiertas son el fosfa to 

tricálcico-beta magnésico. las de Bioglás (carbonato sódico), los 

polimeros bioactivos (óxido de polieti leno, politetrameti leno) y las 

cerámicas (materiales de fosfato cálcico con una composición y 

estructura similar a los componentes inorgánicos del hueso). En el 

mecanismo de acción de la hidroxiapatita. en primer lugar se preasa 
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una disolución parcial de la apatita para incrementar la concentración 

de calcio y fosfato en la in ertase, pos eriormente los microCtistales de 

carbonato de apati ta formados se hgan con la matriz orgánica, 

produaendo creCimiento Óseo. La hidroxiapalita también bene 

capacidad para inducir la conversión de fibro-cartflago a hueso. Estos 

revestimientos se aplican a los ·mplantes generalmente mediante 

procesos de deposición de plasma Como sustrato se opta por crCo 

o titanio, este úl ·mo con mayor poder de unión. La adición de fosfa to 

cálcioo a los implan es de superficie porosa no sólo incrementa el 

desarrollo y la extensión del crecimiento, sino que hace que éste 

ocurra en áreas donde Inlaalmente no existe contacto con el hueso, 

dando lugar a una mayor fuerza de fijación del implante al 

incrementarse la proporción y la extensión de crecimiento óseo. 

Para que se produzca el crecimiento en tomo a las estructuras 

porosas se necesitan al menos dos condiciones: estabilidad inicial; la 

movil idad debe ser menor que el tamaño de los poros" y que exista 

contacto íntimo, obteniendo mejores resultados con brechas de 

hasta4S 0.5 mm. 

Por lo demás, el proceso biológico del crecimiento óseo en el interior de 

los biomateñales es similar al proceso de oonsolidación de las fracturas y en 

tres fases: fase inflamatoria, reparativa y de remodelación. 
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Hoy en dia las lineas de investigadón se centran en vás a90s Y copas 

con ajus e a presión (press-fit), ver Figura 30, con cubierta porosa y con 

cubierta de hidroXlapatita, para elimina.r el uso del cemento empleando la 

penetraci6n y aposic 6n 6sea para conseguIr una fiJaa 6n adecuada, así como 

para disminuir los detritus del desgaste y excluirtos de las interfases protésicas 

en el disei'lo de las pr6tesls 156,260. 

Figura 30. Representacl6n grá lea del modo de anclaje de vástago a press-fiL 
Fuente: Masson 2001 . 
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y es que además todos los intentos de fijación directa del polietileno al 

hueso han conducido al fracaso, por lo que su anclaje actualmente debe 

reahzarse mediante cemento acrílico o por intermedio de un cotila base metáhoo 

que permita la osteointegraa ón6-4·153. 

Veamos a continuación un cuadro resumen de la tasa de revisión de las 

prótesis de cadera según diferentes estudios 119. 

s o fe 01 : - 010 ac.e ar 
Tabla 10. Tasas de revisión de las prótesis de cadera según distintos estudios. 
Fuente: Departamento de Sanidad del Gobierno Vasco 1999. 

1.9 ARTROPLASTlA TOTAL DE CADERA HíBRIDA 
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En el caso de la pró esis hibrida, ver Figura 31, al <Xllocar1a se cementa el 

componente femoral y I.a parte acetabular se deja sin cementar salvo casos en 

los que al Intervenir un hueso en mal estado, surge alguna complicaa ón que 

exige cementación en alguna de sus partes, que como hemos dicho 

generalmente es el vástago femoral119
. Ambos componentes han demostrado 

un porcentaje de fallos muy pequeños a diez años23
, 

Muchos son los expertos que han anal izado las variables a tener en 

cuenta a la hora de decidir el ti po de pró esis de cadera, sobre todo en 

enfermos de osteoartrosis, y las mismas serían: Edad, expectativa de vida y 

calidad de la masa ósea, y sólo en edades avanzadas se pOdría tener en 

cuenta el sexo. En los recambios no se necesitaria tener en cuenta ni edad ni 

sexo. En osteoartrosis primaria las prótesis de cadera cementadas serian 

recomendables en personas con expectativa de vida corta o aquellos de más de 

60 años, con calidad de hueso deficiente. Por este motivo (peor calidad en la 

masa ósea), en mujeres de edad avanzada se recomienda especialmen e la 

cementación. El uso de híbridos en el medio actual se suele reservar a casos 

en los q e al intervenir un hueso en mal estado, surge alguna complicación que 

exige cementación en alguna de sus partes, generalmente el vástago femora l. 

Asl habitualmente se encuentra indicada en pacientes entre 60 y 70 allos <Xln 

un canal femoral ancho o con formas rectas, pacientes entre 70 y 80 años y 

pacientes mayores de 80 años con buena calidad de vida muy activos y con 

buena calidad ósea 131. Al tratar de los recambios de prótesis de cadera los 
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expertos sugieren que si la lesión ósea fuera mínima, la decisión se omase 

igual que se fuese una sustitución primariat lll
. 

Las prótesis no cementadas se utiliz.arlan en aquellos casos en que las 

lesiones fuesen de gran tamano. Las nuevas técnicas cementadas tipo ling 

serta para casos en que la destrucción ósea fuese intermedia tanto de fémur 

como de acetábulo A nivel de cotila, también podria ser aceptable el uso de 

écnica cementada, asociada o no a anillos de reronstrucción, ruando la 

situación ósea fuese grave. En cualquIera de los casos anteriores se podría 

emplear prótesis no cementada 111.283. 

Por lo tanto podemos aplicar lo reportado en los apartados de prótesis 

cernen adas y no cementadas para las prótesis hibridas según estas tengan el 

vás ago o el cotilo cementado. 
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Figura 31 . Prótesis McKee-Farrar metal-metal para Implante de cadera 
híbrido usando cemento en acetábulo. 
Fuente: Tribology Research and Design for Engineering Systems. 
Elsevier BV 2003. 

Resumiendo lo mejor en la eleoción y preferencia del tipo de prótesis 

cementada, no cementada o hibrida es que esta quede en manos de la 

valoración, conocimiento y experiencia del cirujano protésicoV.·28'. 
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1.1 0 TRIBOLOGIA DE l OS MATERIALES ACTUALES Y NUEVOS EN LA 
ARTROPLASTIA DE CADERA 

1.10.1 ANTECEDENTES 

La artroplastia o sustitución de la articulación de la cadera es un 

procedimiento quirurgioo donde la parte de la articulación afedada o enferma se 

extrae y se sustituye por una nueva, en es e caso artificial , a la que llamamos 

prótesis. la articulación coxofemoral se puede sustituir total o parcialmente. 

Desde la primera artroplastia realizada en 1826 por JOhn Rhea Barton, esta 

técnica quirurglca ha sufri do numerosas transformaciones. Camochan en 1840 

tuvo la idea de interponer un material entre las superficies articulares, 

utilizándose fa scia , músculo y piel. Aunque en 1890 un cirujano alemán sugiriÓ 

la posibilidad de utilizar marfil como material para las artroplastias, siendo la 

primera ocasión en que se menciona la posibilidad de fijar los implantes con 

cernen o. Sin embargo, no fue hasta 1937 que Smith-Pe ersen introdujo el 

pnmer molde de cristal (mezcla de cromo y cobalto). En 1940 se utilizó la 

pnmera prótesIs metálica, llegando al metilmetacrilato en 1948 y al 

politretrafluoroetileno (teflón) en 1958' 1' . 

Sin embargo John Chamley hizo un cambio diametralmente opuesto en 

cirugla de cadera, de la artrodesis cambió su investigación hacia la artroplas 'a 

total, de la abolición del movimiento a la restauración de todos los movimientos 

de la cadera. Los estudios iniciales de la artroplastia de cadera fueron 

expuestos por Chamley en 1959 en una sesión de la Asociación Médica 
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Británica donde propuso la artroplastia como tratamiento ideal ya que 

res auraba el movimiento articular y disminuia el dolor, aunque implicaba una 

cirugía dificil, que requería de conocimientos técnicos y mecánicos asi como de 

enlrenamlento especaalizado. Charnley tenia un gran interés en la mecánica y la 

tlsica. derivado de los resul tados de otros implantes como el de Judet (1946), 

además ten ia un laboratorio donde estudió todos los temas relacionados a la 

artroplastia (materiales, diseño, fri oció n, lubricación infección y técnicas) asi 

inició sus estudios con el taflón, probó con una copa de teflón fijada en press--fit 

y un vás .ago femoral de Moore cementado, disminuyó el diámetro de la cabeza 

femoral con el fin de disminuir la friedón y mejorar la tribología, creó el centro 

para Cirugía de Cadera en Wrightinton y ya en 1960 ya tenía 97 pacientes, 2 

a1\os después tenia 452 operados con artroplaslia de baja fricción (LFA-l ow 

Friction Arthroplasty). Los resultados fueron poco alentadores. el desgaste del 

eflón fue dramático (ver Figura 32), generando aflojamiento y granulomas que 

requirieron retiro del implante, asi que los dejó de colocar. Por ese tiempo un 

represen ante le ofreció emplear como superficie del par de fricción el 

polietileno de alta densidad (HMWP) que se usaba para fabricar engranes; a 

Chamley no le pared ó buena Idea pero se probó en su máquina de prueba de 

desgaste encontrando un desgaste minlmo, que hizo que Chamley lo tomara en 

cuenta para sus estudios. Asi, en noviembre de 1962 el reemplazo de cadera 

de Charnley se hizo realidad, convirtiéndose en el es ándar de oro. 
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y es que las superficies de fricción mas universalmente aceptadas desde 

la época de Chamley es el meta~polieti leno , con una cabeza me álica de 28 

mm para hmitar la fricción, dentro del rango 22·32 mm evidentemente hablamos 

de pohetileno de altas denSidades. También continuo con una sene de estudios 

dedicados a la investigación de la artroplastia de cadera, como la histologfa de 

la interfase cemento-hueso, los biomateriales. y la formación de cirujanos 

expertos en esta área, actualmente existen 40 años de seguimiento de esta 

prótesis", 

Ffgura 32. Diseños de Charnely en implantes de PTFE (Politetrafluoroetileno, 
comúnmente teflón). 
Fuente: The UHMWPE Handbook. Elsevier 2004 . 

En cuanto a la situación actual en los pares de fricción usados en las 

prótesis totales de cadera tenemos lo indicado en la Tabla 7 y en la Tabla 8 
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an eriores. Y por lo que respecta a la estandañzación y normalización de los 

materiales empleados en las prótesis podemos ver lo dicho en la Tabla 9, asj 

como algunos ejemplos más en la Tabla 11 acerca de los procedimientos 

normalizados para las prótesis. 

\ 1' ' RlAL l~RO O 

A r Inoxidable 3 16L 
IR~~ I 
9401 _ 5 32/1 

lolibdcno 9404 

Alea ión Tilanio- luminio-Vanadio 940 111 fl36 

Marcad mbala·c rotulado 9409 60 1 

9410 F 6/91 B~600 

Pol ielileno de ultra alto pe. o molecular 
r lat i o U HYfWPE 

9412 5 3 /2 F64R 4 

idado y manipulación de implante 
e in ·lTUmentos orto ' dicos 

Acero inoxidable for·ado 

Prótesis orto édieas articuladas 

Cotilos No Cementados. 

Núd eo de Polietíleno. 

Cotilos Cementados. 

Cabezas Femorales Metálicas. 

9413 --- F 6 19 1 

Aleación de ti anjo, o equivalente 
(ISO 5832-3\ 

Polietileno, o equivalente (ASTM F 
138) 

Polietileno, o equivalente. (ASTM F 
138) 

creo, o equivalente (ISO 5832-4) 

Cabezas Femorales Bipolares. ~, o equivalente (ISO 5832-4) 

Tabla 11 . Normalización de procesos y materiales en prótesis. 
Fuen e: A$TM/I$O. 
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La elección del material para las prótesis es una parte cñ ·ca en el 

proceso de diseño de los componentes que conforman el implante. Los tres 

pnnClpales grupos de matenales los cuales actualmente están en el mercado 

son metales, polímeros y cerámicas y como podemos ver en la Siguiente Tabla 

12 tienen caracterfsticas diferentes las cuales se comparan en función de las 

propiedades potenciales más relevantes 14 . 

I 

Clase de Ventajas Desventajas 

material 

Polfmeros • Resiliencia • Comparativamente 

• Tenaz más débiles 

• Fácil fabricación • Bajo Módulo de 

• Baja densidad Young 

• No bioadivos 

Me ales • Fuertes • Se corroen 

• Resistentes al • Alto Módulo de Young 

desgaste • Alta densidad 

• Tenaz • No bioadivos 

• Fácil fabricación 

Cerámicas • Biocompatible • Compleja fabricación 

• Resistente al • No resil iente 

desgaste • Baja tenacidad 

• Algunos • Baja resistencia a la 

compues os son tracción 

ligeros 

Tabla 12. Comparativa general de las propiedades de los materiales 
usados en los implantes protésicos. 
Fuen e: Barry et al. $pringer 2007. 
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En es e momento la artroplastia de cadera es uno de los procedimientos 

más comúnmente usados"', y podemos ver datos que lo re ejan en la Tabla 

13. 

'¡'RO!JIeIJO Jlno Nllm . ... ",,106I1a. PobIQd6n FomuvIo (lrwl" d .... 
inicio Plin.fia~ a-nsa<L1 Il"9",trO 

I Il"r..lro (",illo".", 

Roino U"ido 

inglmmay C$ 

e..ax. 
DI".mIl/CM 

Flnl 

NC r.o ccm:~. He d.,.O& rIO ( 

• b 

• r 
9 

" 1: 
J: 

" ft 
o 
P 
Q 
I 

• 

20 ' 

m3 

1999 

1996 
1997 

1919 
197'> 

Q 

roáI.' f>. 161 

c:o~'. 13.966 
red 7" 10.936 

lo ATe) 

1" ~1o"'TC) 

5.5' """* y elearónco 

9.0' 
pap;:,I y IoIITlllO &drónco 

"""* 

Tabla 13. Descripción datos de registros de artroplastia en el contexto europeo 

Fuen e: Registro de artroplastias de Cataluña. Dpt de Salu!. Generar al 2010. 
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1.10.2 PAR METAL-METAL 

Figura 33. Par tipo metal-metal. 

Ya en los al'los 50-60 McKee-Farrar, Ring, Sivash, Stanmore, Huggler y 

MOller desarrollaron una señe de dlsel'los metal-metal para la artroplastla total 

de cadera. Los diámetros que abarcaban estaban entre 35-42 mm. Pero debido 

a las elecciones iniciales de materiales, su falta de precisión en la abricaci6n y 

en el diseño hizo que algunos de es os componentes fa llaran después de 

algunos años. Como conseruencia a finales de los 60 y pnnciplos de los 70 se 

abandonaron prácticamente los pares metal-metal, aun ruando algunos de 

estos primeros dlsel'los han sobrevivido durante más de veinte al'los dentro del 

organismo humano sin signos casi de osteollsls periprotéslca6 
U17 . 

El cada vez mayor número de publicaciones cienlificas en el campo del 

conocimiento de la tribologia de los pares de fricción metal-me al está llenando 

las deficiencias de conocimien o exis entes hasta el momento268
• Este mejor 

conoa miento nos permite centramos en lOS parámetros fundamentales que 
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controlan el desgaste en dichos pares. Asi se conoce mejor la liberación de 

iones metálicos y sus niveles, se ha mejorado los conocimientos sobre 

biocompatibilidad de las aleaoiones de metal ublizadas y todo ello a través de 

estudios de Implantes in vitro en tribómetros, e in vivo con recuperaclón de 

implantes y ensayos cHnicos, además de airas estudios como los 

inmunohistoqulmícos y celularegZl'. 

Además el interés, y las ventajas, de usar cabezas mas grandes, ~ 36 

mm, como en la artroplas ·a tota l de cadera metal-metal que ha introducido 

componentes acetabulares utilizados en la resuperficialización de cadera me al-

metal, ver Figura 34. 

Figura 34. Radiografia con cabeza femoral modu ar de diámetro grande en un 
cotila acetabular de metal (talIO cementado pulido sin Cuello). 
Fuente: The joumal o bone and joint surgery. 2010. 
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Enumeremos a continuación las claves actuales de un óptimo par 

fricción metal-metal, ver Figura 33: 

- Contenido de carbono en la aleación: Actualmente el material más 

utilizado en estos pares de fricción es la aleación CoCtMo en los que el 

ai'\adldo del Molibdeno ayuda a disminuir el tamano del grano de la 

aleación y aumenta su resistencia máximaS!, Las aleaciones forjadas con 

un alto contenido en carbono (aproximadamente del 0,20%-0,25%) 

mejora la resis encia al desgaste. Asi en estudios compara 'vos de 

aleaciones con alto y bajo contemdo de carbono confirman dicha 

afinnaa6n t27,358,m y esto es gracias a que sus propiedades de dureza 

a um entan203
• 

Se usan dos tecnologias en la fabricación de estos pares; aleación 

fundida y la aleación fo~ada, siendo de la misma composición química la 

aleación forjada, y en particular la de alto contenido en carbono muestra 

un tamaño menor de carburos dlstnbuidos homogéneamente, además de 

una menor rugosidad superficial. As1 las aleaciones de Cobalto-Cromo­

Molibdeno con alto contenido de carbono (>0,20%), las concentraciones 

entre 0,20%-0,25%, parecen ser las más adecuadas para estos pares de 

fricción2S8
, ver Figura 35. 
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Figura 35. Composición elemental de las aleaCIOnes CrGo (ASTM F75) de uso rrecuente. 
Fuente' Orthopedic Ed MédlC3 Panamericana 2002 

Para endurecer las superficies metálicas sometidas a fricdón se 

desarrolló la difusión o implantación de iones, que pretende mejorar la 

resistencia a la fricción y a la corrosión de las superficies metálicas 

Consiste en bombardear la superficie con iones lanzados a alta velocidad 

penetrando estos en la red molecular metálica, siendo el proceso más 

conoodo el de la nitruraci6n l20
. Investigaciones sobre revestimientos de 

superficies con Nltruros de Cromo, en este tipo de pares, han destapado 

un potencial para reducir el volumen de desgaste y sobre todo la 

liberación y concentración de restos metálicos en niveles de iones 

cobalto, cromo y molibdeno. As! revestimientos gruesos del orden de 8-

12 }1.ffi de Nitruro de Cromo y Nitruro de Cromo Carbono determ inaron 

asas de desgaste veintidós veces más bajas que las asociadas con 
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otros pares metal-metal es andar123
. Ademas de observar que las 

partícu las de desgaste de Nitruro de Cromo eran menos citotóxicas que 

las de los oomponentes estándar cuando se oocultivaron con macrófagos 

y fibroblastos38-4. Así oomo se evidencia que la ooncentración de Iones 

liberados es sustandalmente menort2G
, aunque se desconoce la 

durabilidad de este revestimiento in VIV0
227

.
334

. 

- Dureza: la dureza de los materiales del par fricción influye en el 

comportamien o frente al desgaste, asi el volumen de desgaste es 

inversamente proporcional a la dureza de la aleación, luego aleaaones 

más duras son más reSistentes al desgaste203
. 

Siendo: 

V : 

K abraSlÓf"l : 

N : 
d: 
H: 

N·d 
V = K abrasÓf"l ._-

H 

Volumen de desgaste 

Coeficiente de desgaste abrasivo (1(14 - 1(1 ') 

Carga Norma' soportada porla cadera . 

Distancia recorrida. 

Dureza 

Podemos decir que el desgaste, en particular el abrasivo, es multifactorial 

tal oomo expresa la ecuación anterior y para el caso de un par oon 
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durezas diferentes, se toma el va lor de dureza del material más 

blando2e8
. 

La rugosidad superflclal: La rual afecta al comportamiento frente al 

desgaste, debe ser tan baja como sea posible para mejorar su 

lubricación, es un parámetro importante del factor lambda expuesto, y 

minimiza el desgas eao.192. En pares metal-metal se consiguen 

rugosidades por debajo de 0,002 j.IJTl , valores que pueden competir con 

la rugosidad media de componentes de cerámica de alúmlnal 1
. , y se 

consigue graaas a la aplicación de teroologías con amoladores y de 

pulido. 

Luego una baja rugosidad superficial mejora la lubricación, lo que facilita 

el menor desgaste, particularmente en el par metal-metal. Asr una 

aleación fo~ada de alto contenido de carbono presenta una menor 

rugosidad superficial268
, ver Figura 36. 
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Figura 36. Rugosidad de aleación CoCr fundida frE!nte a forjada. 
Fuente: Zimmer 2005. 

- La esfericidad: Independientemente de las tolerancias de fabñcación en 

cuanto a diámetros, también se debe tener en cuenta lal' tolerancias del 

adaramiento radial u holgura. Así las deSVIaCIones de la superfiCIe 

teórica de una también teórica esfera perfecta pueden cambiar la holgura 

efectiva entre las superficies de la articulad ón protésica. lLuego mantener 

y conseguir un alto grado de esfericidad durante la fabricación es muy 

importante2&. 

153 



- Aclaramíento radíal o holgura: Una holgura diametral decreciente da 

como resultado unas tensiones de con acto o un desgaste decrecien e, la 

holgura óptima puede no ser la más baja. Asi la defonnaclón del 

componente acetabular bajo carga necesita una holgura mlnima que 

evite el pinzamiento en el plano ecuatorial de la articulación protésica. 

dado que puede llevar a este a un par de torsión de fricción excesivo y al 

aflojamiento del componente acetabular. Esto se ha visto en ensayos del 

comportamiento in vitro frente al desgaste, puesto que una holgura 

pequeña minimiza el desgas e en relación al número de ciclos del 

ensayo y consecuentemente el debns metálico, así la hOlgura deber ser 

tan pequeña como sea posible para reduor el desgaste y las tenSiones 

de contacto y tan amplia como sea necesario para evitar el riesgo de 

pinzamiento bajo carga217• 243.361 Ver Figura 37. 

DIámetro 
28- 60 mm 

HO ra dlam Ira 
diámetro m<?ncy ~ 50 m 
diamelro mayo' ~ 120 JRl 

Figura 37. Gráfico con parámetros representativos del par fricción metal-metal. 
Fuente: Zimmer 2005. 
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Se ha demostrado que en el diseño de prótesis metal-metal existe 

una delgada linea entre el régimen mixto y de pellcula de fluido por lo 

que para controlar el desgaste en este tipo de prótesis se debe medir las 

tolerancias de fabncaoón en el aclaramiento radiaI2' 3. Y así cuando se 

diseñan los espacios libres, adaramientos radiales u holguras se debe 

tener en cuenta la fleXibilidad del OOblo de manera que el espaCio libre 

minimo siempre sea mayor que la flexibilidad máxima del co "10111"1 

También existen numerosos estudios que evidencian mejor rendimiento 

de la lubricación mixta de los reemplazos totales de cadera metal-metal a 

medida que aumenta los diámetros de las cabezas y se estrechaban los 

espacios hbres~ $5. Entonces las cabezas de diámetro grande con el 

minimo espacio libre viable determinan menos desgaste lanto en la fase 

inicial como en la de equllibrio$5,96,181,227,345, y en estudios se ha 

evidenciado para diámetro grandes un Intervalo de holgura entre 102-104 

mm179 Luego cuando el adaramiento u holgura entre acetábulo y 

cabeza es demasiado se presenta el desgaste polar y el sistema falla y si 

por el contrario es poco este aclaramiento se genera atrapamiento 

ecuatonal y se produce también fallo17S. 

- La fricción: En dicho par la fricción parte de dos fenómenos f isicos 

básicos: la rugosidad superfidal por las asperezas y la adhesión entre las 

superficies en contacto 147 . 
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En los pares de fricción me al-metal en un régimen de lubricación 

mixto se han obtenido valores del coeficiente de fricción de entre'~ 0,22-

0,27 a otras investigaCIones que han obtenido valores tan baJos como333 

0,11 a 0,06. 

Como vimos la fuerza de ro~miento viene de la expresión: 

F= /1. N 

Donde la tueaa de rozamiento F que se opone al movimiento es 

directamente proporcional a la carga aplicada normalmente a la fuerza de 

contacto N y al coeficien e de fricción ~ . 

La fuerza de rozamiento o friCCIón en la Inteñase por equllibno de 

los momentos de fuerza. ver Figura 38. es tal que: 

N; Fuerza de con acto de la cadera. 

R,: Radio de la cabeza femoral implantada 

R2; Radio externo de la copa femoral implantada. 

F2; Fuerza de fricción en la Inteñase R2 
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Figura 38. Esquema Cabeza femoral·Copa acetabular. Equilibrio de 
momentos 

Por ello la reduCCIón de la Fuerza friccional y por tanto del desgaste se 

ve facilitado por la reducción del coefid ente de fricción en el par, cuestión 

que se consigue con un pulido óptimo y es además la explicación de la 

reducción también del desgaste con la reducción de la cabeza femoral y 

de la carga que soporta. 

- Autopulido: Los pares metal-metal bien diseñados cuentan con la 

ventaja del autopulido de sus superfioes, tal que dichos pares afectados 

por aral\azos superficiales por cuerpo ajeno, incluido los aral'lazos 

originales del pulido de fábrica , se consiguen suavizar por los 

movimientos de deslizamiento de los componentes acetabular y femoral 

Esta capacidad es una propiedad importante dado que pueden aparecer 

atrapamien os de partículas ajenas, cemento óseo o partículas de metal 
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en las superficies articulares. Asi este autopulido es consecuencia del 

movimiento de cizalla relativo entre cabeza y núcleo co 'leo y favorecido 

por la ductilidad de la aleación forjada de Cromo CObalto131.288.278.288.2tI7, 

- La lubricación: Como también explicitamos en el apartado de 

lubricación los implantes metal-metal pueden operar en el sistema de 

lubricación mixta, en el que gran parte de la carga aplicada es soportada 

por la pelicula elas ohidrodinamica, Con disef'\os de implantes de 

cabezas grandes con acJaramien os radiales pequeños compatibles con 

los acabados superficiales finos, buena esfericidad, contado polar y 

defonnación elásbca estructural mínima se logran los menores índices de 

desgaste", Con las técnicas de fabñcación actuales se pueden obtener 

rugosidades superficiales de 2 a 15 nm lo cual detennina un mejor 

acabado superficial y esfericidad94
, La presencia de depresiones y 

oñficios con bordes lisos, mejor que afi lados, parece optimizar la 

lubricación y las propiedades de humectación3.227 . 

Luego los parámetros de diseño que mClden en el desgaste de los 

componentes del par metal-metal son; el espacio libre y la rugosidad 

superficial. Parámetros que detenninan la relación del espesor de 

pellcula según la relación del factor lambda (r- ) que delimita el régimen 

de lubñcación en el que trabaja el par y por lo tanto nos pue<je predecir el 

desgaste a que sera sometido194
,344 y según la expresión expues a del 

fador lambda en pares pro ésicos 1~ 
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Siendo; 

Espeoor _mnirro_de_ peHw a ::; 
~go9dad_de_ las_9Jpe1iaes 

hr..<n Espesor mfnlmo de fe pelfcvle en ef Ifflplenre. 

h"," 

R." RugosKJad cuadrática media de la supenlCle de la cabeza femcxa/. 

R.e RugosKJad cuadrática medie de la supenlCie de la cope acefabufer ell 

con/acto con la cabeza. 

Expresión que es simplemente la relación entre el grosor mrnimo de 

pelicula que se consigue con el aclaramiento radial y la media del 

cuadrado de la rugosidad superficial de cabeza yace abulo del implante 

y en el diseño del "mplante debe tenderse a consegu ir el grosor mayor 

de pelicula central combinado con la rugosidad superficial media de 

contacto más baja posible. En particular se consiguen mejores grosores 

de película con el aumento del diámetro de la articulación implantada. 

Se tiene que un valor de A comprendido entre 1 y 3 el régimen de 

lubricación es mIXto y que para valores menores que 1 toda la carga la 

soportan los elementos, no existe película y se tiene lubricación límite34& 

Asi este factor lambda, ya nombrado. nos informa que el par metal-metal 

es compatible con la lubricación en régimen mixto y/o de peHcula 

lubricante ' 94, aunque algunos estudios con cabezas igualo menor de 28 

mm se asocian con un lambda menor que uno y por lo tanto en régimen 
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limité También investigaciones con tribómetros para II0s pares me al­

metal en reemplazos to ales de cadera han mostrado la transición de 

lubricación limite a mIXta a medida que aumentaba la cabeza femoral345. 

Por lo tanto un aclaramiento radial u holgura óptima combinada con una 

baja rugosidad superficial pennite una buena lubricación por pellada de 

fluido en los pares metal-metal, esto es en movimiento mlativo o marcha 

humana convencional. pero por otro lado la actividad diaria a veces no 

penniten este 'po de régimen trabajando en lubricación limite o mixta, 

pennitiendo así contacto entre las superficies de los componentes 

acetabular y femoral dando lugar a un desgaste por abralSlón, ver Figura 

39, en la que partículas duras pueden llegar a generar arañazos en la 

zona de carga. Por esto son Import.antes también los factores citados de 

dureza y autopulido. 

Figura 39. Representación de desgaste abrasivo en par metal-meta l. 

Luego en función de estos parámetros y como adeilantamos en el 

apartado de desgaste, curva de desgaste, el desgaste por 'fricción de los 
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implantes de artroplastia total de cadera metal-metal tiene dos fases 

distintas: una fase inicial de desgaste relativamente alto, que dura entre 0,5 y 

2.106 ciclos (equivalencia de 1 año son 106 o cios), segUida de una fase de 

equilibrio, durante la cual la tasa de desgaste es constante y mucho más 

baja5a
,343 siendo producida por el llamado efecto de autopulido de las 

superficies de contado metal-meta"' , ' 39. Asl se considera que las superficies 

de contacto metálicas opuestas se adaptan en la zona de contado a medida 

que se pulen o eliminan las asperezas superficiales, lo que mejOfa el acabado 

inicial de la superficie, con una reducción acorde de la tasa de desgas e a 

medida que la película líqUida lubricante se toma más efjciente l39,221. Las 

pruebas con trlbómetros han puesto de manifiesto que las tasas medias de 

desgaste a largo plazo de las prótesis totales de cadera metal-metal son muy 

bajas encontrándose frecuentemente entre los valores de 0,1 Y 1 mm31106 

ciclost~ 

Aunque la supervivencia de este tipo de implante aparecen en 

publicaciones que describen a pacientes con aruculao ones de metal contra 

metal de primera generación con permanencia de los implantes de más de 20 

a rlos~·$2lI , sin embargo los análisis de superv;vencia, comunicados en doce 

artlculos cllnicos, demostraron tasas uniformemente altas de supervivencia del 

implante entre cinco y doce aflos y estos corresponden a cabezas de 28 mm 

Las estimaciones de supervivencia a diez-<loce años, oon fracaso aséplico 

como cri erio de valoración, variaron de 95,5% a los doce años34o a 93% a los 
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diez años249
. La limitación de estos análisis de supervivencia es que asumen 

que el fracaso del implante es una función del tiempo, independientemen e del 

grado de carga cfchca de la articulación. En la actuahdad, se pueden ublízar 

monitores de actiVIdad para calcular el tiempo de soporte de peso, asf como 

para contar los pasos, de manera que los investigadores puedan estimar la 

carga clcllca in vivo. Es Importante incluir estos datos para conocer cómo la 

variación de la actividad de soporte de peso puede influir en la supervivencia 

del implante227
, 

En revisiones de estudios dinicos publicados sobre diseños de 

artroplastia total de cadera metal-metal de segunda generación se comunicaron 

resultados favorables en términos de resultados y supervivena a, con 

relativamente pocos fracasos y complicaciones y de estos se tomaron cinco 

estudios aleatorizados, controlados, en los que se comparó la artroplastia total 

de cadera metal-metal con artroplastia total de cadera metal-polietileno los 

cuales demostraron que no habia ninguna diferencia significativa entre los 

grupos en términos de supervivencia o de resultados clinicos o comunicados 

por el paciente. Todos estos estudios fueron relativamente pequeños, con 100 

pacientes o menos por grupo227 . 

También se ha visto que uno de los principales problemas que presentan 

los materiales metálicos es la colTosión La corrosión de los metales se 

produce debido al contacto del metal con el fluido corporal salino que es 

al amente corrosivo. Como consecuencia de esta colTOsión se liberan iones 

metálicos con una gran facilidad para incorporarse al torrente sanguineo y cuyo 
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efedo puede ser muy pe~udici al. Además un desgaste inadecuado por 

cualquiera de los parámetros que afectan al desgaste y ya enumerados o por 

un simple defedo en el diseño o fabncacíón (mencionar el caso reaenle de las 

próles s de superficie ASR y las cabezas de gran tamaño XL de Depuy 

Johnson&Johnson®)133 que produce mayor liberación de debrls al torrente 

sangurneo. Y en este sentido conviene recordar y destacar la Importancia del 

diámetro y la alineación del componente, inclinación y anteversión del co ·10, 

para mantener una buena cobertura de la cabeza femoral a fin de promover la 

lubricación por película de líquido. 

Además la producción elevada de iones mettllicos se ha descrito 

mediante la diseminaCIón sislémica de los productos de la corrosión articular. 

Se pueden evidenciar niveles plasmáticos y en orina de Iones, que podoan 

servir como marcadores de la evolución de la artroplastia. El portador de 

prótesis con este par de fricción presenta unos niveles de una a cinco veces 

mayor de iones en sangre que el paciente sano323
. Se produce un mayor 

número de particulas que con el par metal-polietileno, pero son de mucho 

menor tamaño « 50 nm). Estas partrculas no producen una respuesta 

autolnmune como las partrculas de polletlleno, por lo que no se ha comprobado 

tanta osteolisis. Se desconoce la razón de este hecho y se atribuye a varias 

razones, como que los macrófagos capten las partfculas por linfocitosis en lugar 

de por fagocitosis, o que una alta concentración de particulas produzca lal 

citotoxicidad que evite la respuesta celular, elc·f • ItS.323. Sin embargo el riesgo 

de carcinogénesis y tera ogénesis no se conoce exactamen e para el par me al-
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metal, pero se ha correlacionado la aparición de carcinomas en estudios con 

animales de experimentación con altos niveles de iones (Co, er, Ni). En 

humanos no se ha podido correlacionar. Se conoce que la apanción de cáncer 

(melanoma, prostata) tras artroplastia bene una incidencia de 0,95 con par 

metal-metal. y del 0,76 en el par metal-polietileno no existiendo diferencias 

significativas. Lo habitual es no recomendar el par metal-metal en mujeres de 

edad fértil ya que las pequeñas particulas me álicas podrfan atravesar la 

placenta pudiendo producir alteraciones teratogénicas323 Asf el probable efecto 

de las particulas de desgaste en los fetos en formación motiva que la unica 

contraindicación establecida para los sistemas metal contra metal sea en las 

mUjeres en edad gestaclonal, aunque también hay eVldena a de que la placenta 

es capaz de filtrar dichas partículas3
&. Aun asf las nuevas generaciones de 

articulaciones metal contra metal pueden ser opciones adocuadas para los 

pacientes jóvenes o con a.ctividades fisicas más exigentes~. aunque teniendo 

en cuen a los pacientes con aleraciones renales dado el problema plan eado 

de la liberación de iones metálicos323 
. 

Otro problema es la amplia variación a la hora de medir los niveles de 

cromo en plasma. glóbulos rojos o suero siendo más óptimo medir los niveles 

en sallg e entera. Y es que además el Cromo tiende a acumularse más en los 

glóbulos rojos por fo que los niveles plasmá 'cos o saricos no reflejan la 

exposición total en sangre. en consecuencia el análisis en sangre permite 

estimar mejor la exposición sis émica a iones metálicos que el análisis de 

plasma o suero a islado227,2~7 . 
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Se ha demostrado que los controles sanos 'enen un nivel sérico medio 

de cobalto de 0,24 ~gll (mediana, 0,23 ~gll ; rango 0,08 a 0,50 IJg/l) Y un nivel 

sérico medio de cromo de 0,28 IJg/I (mediana, 0,29 1J9fl; rango 0,06 a 0,93 1Jg/1). 

Por otro lado es difrcíl definir un nivel seguro de Iones metálicos en 

pacientes con un reemplazo total de cadera metal-metal. Niveles de cobalto o 

cromo en sangre de 7 ppb (1Jg/l o ng/ml) pueden considerarse como valor medio 

en estos implantes. Por debajo de este nivel el dallo es menos probable y 

parece que exis e menor riesgo de fracaso del implante Por encima de este 

nivel, los pacientes requieren una observación más cercana y pueden requerir 

cirugía de revisión si se correlaciona con una mala evolución clin ca y 

radlológicam . Si bien se han observado niveles más altos de looes metálicos 

en el corto plazo después del Implante. durante la fase inicial, los niveles 

elevados han persistido aún en el momento del seguimiento a largo plazo. Se 

han documentado bien los niveles elevados de iones metálicos después de 

artroplastia total de cadera metal-metal, así en un estudio comparativo de 

artroplastias totales con cabezas de 28 y 36 mm se demuestra que los niveles 

de Ión metal en sangre son Sim ilares a los pubhcados en otras nvestigaciones 

con Implantes de resuperficiallzad ón de cadera7
• Pero todavfa no se conocen 

con claridad sus efectos, además, hay controversia respecto de la contribución 

del diámetro del componente a los niveles de iones metálicos y es importante 

destacar que la mayoría de evidencia publicada proviene de estudios sobre 

resuperficialización de cadera metal_metal247, Sin embargo el nivel de iones 
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metálicos no ha mostrado correlacionarse con la edad, ni con los resultados 

funcionales325
, ni con la os eolisis periprotésica227

. 

El patrón y el tipo de InflamaCión observados en el tejido obtenido de 

sitios de prótesis totales de cadera con componentes metal.metal son muy 

diferentes de los de los tejidos obtenidos de sitios de prótesis totales de cadera 

con superficies de contacto metal-polietilen074
• Una caracteristica prominente 

asociada con el fracaso de superficies de contacto metal-metal es la infiltración 

perivascular de linfocitos, cuya implicación clrnica aún no se conoce con 

claridad74
,381 . $e ha sugerido una respuesta inmunológica38

\ asi como la 

posibilidad de osteolisis temprana secundaria a un tipo de hipersensibilidad 

retardada al metal47 227 230 3D. 

y es que también la hipersensibilidad, como factor de fracaso del 

implante, se puede presentar en aquellos pacientes que son susceptibles, ya 

que los iones actúan como antígenos que aebvan el sistema inmune (linfoCItos 

T). El nrquel seria el metal que más produce esta hipersensibilidad, seguidO del 

cobalto y del cromo. La prevalencia de hipersensibilidad en portadores de 

prótesis de cadera con par metal- metal se estima en 2/10.000. Con el riesgo 

añadido de ser implante de larga duración pudiendo existir la probabilidad de 

desarrollar una hipersensibilidad retardada323
, como ya se ha indicado, 

Según lo referido hasta aquí el par metal-metal está ndicado para los 

pacientes más jóvenes, que no sean mujeres en edad fértil, con una función 

renal conservada. No se recomienda en ancianos ni en pacientes con 
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an ecedentes de hipersensibilidad a los metales. A esto se une que los 

implantes metálicos con unas ciertas geometrias in eracruan con los campos 

magnéticos cuando los paCientes son observados mediante la técnica de 

resonancia magnética causando calentamiento e incluso movimiento de los 

implantes. Otro problema secundario es la posibilidad de generación de 

artefactos en las Imágenes que se producen y que pueden deteriorar el 

procedimiento de diagnosis 

Recientemente se ha observado el resurgimiento de los sistemas de 

resuperflclallzaclón, resurfaclngs, o revestimiento, en los cuales se retira 

únicamente el cartnago desgastado de la cabeza femoral y se conserva el 

cuello y el núcleo de la cabeza sobre la cual se coloca un implante, 

generalmente cementado, que únicamente reviste y reemplaza la porción 

articular de la cabeza femoral funcionando sobre el ruello femoral natural y con 

un diámetro extemo muy cercano al de la cabeza femoral ori ginal. El acetábulo 

de revestimiento es obhgadamente de tipo metal contra metal. Es de paredes 

delgadas (de 4-6 mm de espesor) y cuenta en su Interior con una articulación 

metal contra metal de cromo-cobalto de última generación y en su exterior, una 

capa de recubrimiento poroso de titanio con o sin hidroxiapatita para la 

osteointegración. Tiene la ventaja de ser el sistema más conservador en el 

fémur proximal, que en caso de fallar se puede revisar a un sistema de vástago 

femoral primario. La tecnologia de revestimien o actual sólo es posible con 

diseños metal contra metal178.2t3. Como inconveniente es que todav[a no 

tenemos estudios a largo plazo sobre esta técn ica, las prótesis de superfiCIe 
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actuales tienen un periodo de seguimiento entre doce y catorce año y si nos 

ciñésemos a los modelos actuales de entre 9-10 años. 

Aunque la mayoría de los informes de chirndos en la artroplastla total de 

cadera se han centrado en los pares de cerámica, los chirridos pueden 

ocurrir en los pares metálicos y pueden ser una complicación clfnica 

importante a considerar durante el seguimiento del paciente. AsI en un estudio 

retrospectivos sobre diez pacientes con chirridos en implantes de 

resuperficialización con rangos de 45 grados :1:10 grados de ind inación en 

componente acelabular (mediana 48 grados) oon un seguimiento minimo de 6 

meses y una media de 52 meses se encontró que el promedio de inicio de los 

efedos de chirridos fue de 11 meses, con un rango de 3 a 22 meses, 

empezando a chirriar después de la actividad de flexión o periodos prolongados 

de pie. Concluyéndose que la mayorta de los pacientes con chirridos de la 

cadera de resurfacings no parecen tener una reacción adversa o complicación 

clinica después de 6 años. Los chirridos de cadera de resurfacings es un 

episodio de oorta duraciÓn que podria no estar claramente relacionada oon la 

Inclinación del componente aceta bu lar o Incidir en la disminución de la 

satisfacción del paciente1l2
. Y en un estudio con grandes diámetros meta l-metal 

se sugiere que al ad aramiento radial del par incide en reducir la pellrula de 

lubñcante con aumento de la fricción y un aumento de la incidencia de 

chirridos39
, 
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Luego para terminar los pares metal-me al actuales que están teniendo 

éxito clinico es gracias a: 

La composición química 6pbma del material. 

La introduCCl6n de mejoras continuas en su procesamiento. 

- La fabricaci6n precisa de los componentes. Con poca y óptima holgura o 

aclaramiento radial y baja rugosidad superficial. 

- Un diseño ergonómico de la prótesis. 

1.10.3 PAR CERÁMICA-CERÁMICA 

El par de fricci6n de cerám ica de alúmina fue introducido en la prótesis 

de cadera por pnmera vez por Boutin!2 en 1970, ver Figura 40. El par cerámica 

sobre cerámica (alúmina-alúmina) !Jene la principal Virtud de resisbr el desgaste 

y evitar la osteolisls periprotésica que se da inducida por los desedlos de 

polietlleno en el par cerámica-polietlleno o metal-polieti leno27
. 
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Figura 40. Primer implante de cerámica de alúmina, Boutin 1970. 

El reemplazo total de cadera de alúmina-alúmina generalmente y a priori 

está indicado en pacientes con largo horizonte de vida y activos, en la práctica, 

también en pacientes menores de ó5 atlos en buenas condiciones. Todos los 

implantes deben ser suministrados por el mismo fabricante. La planificación 

preoperatoria debe prestar especial atención a la evaluación de la calidad del 

hueso y analizar la ana omia de la cadera a operar. Estos dos parámetros 

de erminan la viabilidad de la in ervención, se recomienda excluir a los 

pacientes con alta osteoporosls, los pacientes con dlsplaSla de gran tamaño, 

con destrucción del acetábulo, y a los pacientes con diámetro del acetábulo 

Inferior a 50 mm. Sin embargo con expenencla, siempre es posible restaurar la 

anatomla del acetábulo por injertos, bajo determinada condiciones como es 

lógico el procedimiento o técnica quirúrgica depende del cirujano. Es 

necesaria la exposición perfecta del acetábulo y el fresado del acetábulo se 

realiza con fresas motorizadas a partir de una toma pequeña (44 mm 046)21 . 
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En cuanto a los diseños de los cotilos, el fracaso de la fijación del implante 

acetabular fue la causa principal de la recuperación de alúmina-alúmina prótesis 

en el pasado30·111.152. Sin embargo, a diferenc a de los ootllos de polietileno, el 

mecanismo de falla no estaba relacionado con el desgaste, y si en relaa ón con 

la rigidez de la alúmina, su inercia biológica (fijación fibrosa) y el dlset'lo de 

implantes inadecuados a las características del propio material. La gran 

variedad de implantes acetabulares demuestran e ilustran las dificultades 

encontradas en los úl 'mos 20 a(\os27. 

Resumiendo la historia, Boutin utilizó un gran coti lo de alúmina, sin cemento, 

dotado de una etina centrar32
:
U Al mismo tiempo, Mit elmeier utilizó un gran 

cotilo de acetabular de alúmina roscado212
, ver Figura 4 1, 

3 

; 2 

Figura 41 . Cotilo de Míttelmeir. 
(1 ) Supelficle exterior roscada cónica. (2) O rerenles diámetros. (3) Esp ras de 
superficie. 
Fuenle: MiI1elmeir el al. 1992. 
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Además se usaron otros cotilos de alúmina provistos de ranuras, de múltiples 

etones impactados o roscadosilO.t52
• Este 'po de unión daba lugar a una alta 

asa de fijación fibrosa o inercia biológ'ca de la alúmina que aún hoy a largo 

plazo sigue siendo incierta, También se generaron similares resultados 

utilizando a principios de 1980 grandes ace ábulos de alúmina implantados por 

impacto y proVIstos de ranuras (caso del Cerapress, Ceraver Ostéal)t52.2S4 con 

superviveno a global del 83% a 10 años y del 70% a 15 años, con mejores 

resultados en los pacientes más jóvenes. En este caso la mayorfa de los 

fracasos se debieron al aflojamiento del acetá.bulo debido a la ri gidez de la 

alúmina. Esto se da por sobrecarga de la interfase cemento-acetábulo lo cual 

puede producir fractura del cemen o. Más recientemen e han aparecido las 

copas acetabulares metálicas, con cotilo inserto de alúmina, cuya principal 

dificultad es determinar de forma fiable la insera ón del núcleo cotileo de 

alúmina en la copa de metal. La elección se buSCÓ a través de un sistema de 

cono invertido Morse en un ángulo de 5~0· . El ensa yo comenzó en 1983 con 

un anillo liso roscado asociado a una va rilla de aleación de titanio lisa equipado 

con un collar. El ajuste de la inserción de aluminio ha demostrado ser fiable 

aunque la tasa de migración acetabular alcanzó el 13% en el medio plazo. pero 

con exis encia de factores previos de riesgo de mala calidad ósea y/o pérdida 

de masa ósea acetabular. Por el contrario, es e caso, la migración del acetábulo 

se atribuyó a un mal diseño de la copa de metal y, entre otras cosas, a la 

elecaón de la superficie lisa exterior27
. Desde 1989, se utiliza una copa de 
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impacto con malla de . anio cubierto oon un borde ondulado (acetábulo 

CERAFA, Ceraver Os éal), Figura 42 , con el mismo sistema de montaje de la 

plez.a de alúmina y el mismo tallo cementado dando un 97% de supeNlvencia a 

15 años, Figura 43. 

• 
Figura 42. Dos tipos de copas acelabulares no cemen adas para alúm na "melal-

bac~ (Ceraver·ósea) . 
(A). CERAFA acetábulo implantado desde 1989 hasla 1996. La copa de 
aleación de TI es casi semiesférica y cubterta con tela metálica. 1 a 3 tornillos 
adicionales se pueden utilizan para re orzar el implan e. 
(8). CERAFA osteal. acetábulo utilizado desde 1997. La copa está 
completamente cubierta con hidroxiapar a. El 'nserto de alúmina se fija por un 
sistema de cono orse invertido. 

Fuenle: S.zol P el al. Maílrlse Orlhopéd que 2002. 
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Figura 43. Par alúmlna-alúm na Pressfrt-<:opa metal. 
(A) Prótesis total de cadera hibrida I de cadera. en mujer de 45 años 
(tallo cementado con un coUar). Excelente resultado clinico y radiológico 
de 10 anos 
(8) Prótesis total de cadera sin cemento en un hombre de 30 afias de 
edad que sufren de necrosis de la cadera. La copa es deliberadamente 
horizontal « 45 ~ y el tallo muy adecuado y corr adamente al neados. 

Fuen e: Bizot P et al. Mailrise Orthopédique 2002 

Durante los más de 30 años de uso de la alúmina como bioma erial, más 

de 5 millones de cabezas femorales y más de 500.000 acetábulos de este 

material han sido Implantados en todo el mund0143
. Aproximadamente, ya en el 

2006 se Implantaron un millón de caderas en todo el mundo, de las cuales un 

25% son de cerámica (cabeza femoral) sobre polietileno (acetábulo), y un 10% 

son de cerámiC<H;erámica (cabeza femoral y acetábulO). Y basándonos en los 

buenos resu ltados dinicos y la reciente aprobación por parte de la "Food and 

Drug Admín stralíon" de Estados Unidos, se prevé un mayor aumento del uso 

de pro esis de tipo cerámica-ceramica143
, 

Sin embargo, tenemos como desventaja que al tra tarse de materiales 

cerámicos monolitioos, poseen predisposición a la rotura ca astróficaM
, ver 
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Figura 46. Asi en un estudio realizado sobre 357 implantes de 

alúmina-alúminaz79 se mostró un notable aumento del porcentaje de fa llo 

catastrófico (1 ,1%) en el caso de cabezas femorales de 28 mm debido a 

repetidos episodios de disociación del anillo de bloqueo, ver Figura 44. 

11 

Figura 44. Esquema del fenómeno de disociación del anillo de bloqueo. 
(1) Impooto entre el cueno femoral y an~ 1o oerámico (I!) Fractura de andlo cerámlOO y 

propagaclc>n de gr ietas. nueva.s Iracturas '1 el aCIón de matenal certlml<:o (111) Como 
consecuencía de la pérdida de ma eoa~ la cabeza femoral queda excéntrica 
permitiendo que el cuello femoral alcanoe el lado opuesto del anillo. (IV) Las 
ensiones generadas por el segundo impacto se propagan a lo largo del an lo 

cerámlOO llegando a provocarla dsoc aC1Ón del mismo 
Fuente. ParK el al J Bone JOInI Surg Aro 2006. 

Por otro lado, en un estudio de 35 casosl81 encontraron un 5,7% de fallos. Se 

debe tener en cuenta que el uso de la alúmina se ha restringido hasta ahora a 

componentes de Implantes de cadera con requerimientos mecánicos 

moderados, por lo pronto la alúmina no es lo suficientemente resistente como 
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para ser utilizada en cabezas femorales de gran diámetro ni en acetábulos 

Figura 45. Ani lo cerámico con diversos impactos por parte del cuello femoral. 
Generando fracturas y pérdidas de ma erial cerámico. 

Fuen e: Sal et al. Journal of Arthroplasty 2007. 

Figura 46. Fracturas catastróficas . (A) Implantes de alúm na. 
Fuente: Pa~ et al. J Borle Joint Surg Am 2006. 
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Las cabezas femorales con diámetros elevados tienen una mayor amplitud de 

movimien os, un menor riesgo de disociación del anillo de bloqueo de la cúpula 

metálica del núcleo de polietileno y una mayor fiabilidad '0. 

Figura 47. Impacto del ace ébulo con el cuello femoral dejando huella profunda (flecha) 
Fuente' Bal el al. Joumal o Antlrop sty 2007. 

Desglosemos a continuadón los parámetros que definen los implantes de 

par fricción cerámica-cerámica' 

En cuanto a su composición, calidad y propiedades podemos decir que la 

cerámica de alúmina, Ah 0 3 , utilizada en prótesis totales de cadera es una 

cerámica poliCtistalina densa obtenida a partir de un polvo de óxido de 



aluminio comprimido a alta temperatura (1600 oC). Es e ma erial es de alta 

pureza es able y quimicamente inerte (> 99,5%) Y de alta densidad (> 3,94 g 

I cm s), resistente a la corrosión en vivo y su humectablhdad es mayor que la 

de los metales y polímeros, proporaonando una óptima lubricación de las 

articulaciones. Sin embargo, la producción de alúmina como "quirúrgica" 

requiere de alta tecnologla y estrictos controles de calidad, que están 

estrechamente relacionado con sus propiedades biológicas y 

mecánicas21·-.Asi estas propiedades están directamente infl uenciadas por 

la calidad de los ma eriales (densidad. pureza. amaño de grano) y han 

mejorado signlficabvamente en los últimos 20 años. La alúmina es un 

matenal muy duro, Su resistencia al rayado es de 30 a 40 veces mayor que 

la de las aleaciones de metales, dándole una excepcional resistencia al 

desgaste. Pero también es un material muy rlgido (E = 380 GPa), 100 y 300 

veces más rtgido que los polimeros y el hueso humano. con la desventaja 

de una baja capacidad de deformación y absorción de impactos. Por lo tanto 

la esfericidad de las superficies de fricción debe ser muy precisas para 

conseguir un perfecto acople, minimIZar las tensiones locales y pennitir la 

lubricación suficiente para la obtención del régimen de pellcula lubricante~7 . 

También la diferencia de elas 'cidad entre la alúmina y cemento óseo 

aumenta las ensiones de cizalladura en la interfase. lo que explica las 

dificu ltades de la fi jación del co 'lo de cerámica de alúmina 

encontrados27.252.N4. 
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Además la alúmina tiene una resis encia a la fractura relativamente baja, lo 

que lo hace un material relativamente frágil en un estricto sentido mecánico, 

y es que la tensIón de deformación es lineal sin ningún tipo de deformación 

plásttca hasta la rotura. Así vanos estudIOS han puesto de relieve el nesgo 

de fractura en estos pares fñccionales, pero de estos se cond uye que la 

mayorfa utilizó una mala cal idad de materiales o un dise;'\o inadecuado del 

implante en su fabricación, o ambos casos. Actualmente es o se ha 

mejorado notablemente con los controles de calidad, prooesos de 

fabricación, diseños y acabados, tanto en los diámetros, en la rugosidad, 

esfencidad, ad aramlento radial, ángulo de implantao ón, en la aderuada 

técnica quirúrgIca y el diseño del cono Morse del Implante de la cabeza 

femoral. Tal que el riesgo más alto de fractura puede ser estimado en 1 I 

2000 durante un periodo de 10 a;'\os, que es comparable con el riesgo de 

fracturas de otros materiales tales como polimeros y metales· . 

Luego este tipo de implante da una esperanza más de aumentar la 

longevidad de las prótesis totales de cadera, especialmente entre los 

jóvenes y activoss. Como dato, en el 2002 más de 100.000 prótesis de 

alúmina-alúmina se ha implantaron en todo el mundo y este par puede ser 

considerado con una alta resistencia al desgaste Sin embargo también 

exis en estudios que han manifestado serias dudas sobre el uso de dicho 

material en los reemplazos pro ésicos totales de cadera, haciendo hincapié 

en el riesgo de fractura de los implantes y el aflojamIento acetabular por 

osteolisl S27. 
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Por otra parte la cerámica de alúmina es un material biológicamen e inerte 

que causa una respuesta tisular relativamente pobre. En ausencia de la 

tensión mecánica, la tasa de contacto entre la alúmina y la masa ósea varía 

de 70 a 100%, sin generarse enlace químico. El contacto directo se ve 

favorecido por las fuerzas de compresión. mientras que las fuerzas de 

corte tienden a favorecer la formación de una membrana fibrosa en la 

interfase30
•
33

• 

La respuesta biológica a las partículas de alúmina es mucho menos 

intensa que el de las partículas de polfmero y los metales. Los estudios in 

vitro e in vivo han demostrado que los restos de alúmina generan una 

reacción fibrosa en la que los macrófagos son poco com nes y con 

ausencia de células gigantes8.27.30. La tasa de osteolisis se ha informado 

muy baja en diferentes estudios de conjun o de largo plazo para prótesis 

totales de cadera2.$·21.27.30.118.m . La reacciones osteolítlcas periprotésicas 

reportadas lo han sido en situaciones patológicas, por mal contacto metal· 

alúmina o simple desprendlm ient026,.Z 7,30.3~ Sfendo una de las causas más 

probables la acción del debris del cemento que la de la propia 

alúmina219,2c2o . 

En relación a la calidad de los materiales utilizados en los pares alúmina· 

alúmina, en la década de 1980, la cerámica de alúmina tenía baja densidad 

y una porosidad relativamente grande, debido principalmente al tamal'io de 

grano. Desde entonces, la calidad de la alúmina respecto a esto 
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parámetros ha aumen ado considerablemente, consiguiendo mejoras en su 

densidad, disminución de la porosidad y el tamaño máximo de grano, ver 

Figura 48, pasando de 50 micras en 1970 a menos de 5 micras en la 

década de 19902'7·81 61. Est.o se logró a través de procesos de fabricación 

mejorados y, en particular mediante el método de fabricación por alta 

presión isostática385
• La consecuencia directa de este proceso de 

fabricación fue una notable mejora en las propiedades mecánicas y 

tribológicas y una reducción significativa del riesgo de fractura, ver Tabla 

14. 

PROPIEDADES 11970 1990 
Densidad (g J cm J ) 3,90 3.98 

Tamalío del grano (mm) I 50 3 

Dureza (Vickers) 1800 2000 

Reslstencia(1 a la fractura de la cabeza femoral (kN) I 38 102 
I 

Grado de desgaste (mm I af\o) 10.05 1.5 
'- --
Tabla 14. Evolución de las propiedades de la cerámica en Implantes de cadera 

(alúmina) . (i Cabeza de 32 mm. 
Fuente: SlzO( P el al. MaTtr1se Ol1hopéd que 2002. 

y es que ya la resistencia otal de un material metálico o poliaistalino fue 

descrita en los años 50 por los científicos Hall1
" y Petch 18 como una 

función del tamaño de grano. Y como se puede demostrar a través de 
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dicha ecuación de Hall_Pech,49.284 aplicada a compuestos cerámicos, 

exis e relación entre la resis encia a la fluencia y el amaño del grano del 

matenal. Asi se puede controlar las propiedades de un material al 

endurecimiento por el tamaño de grano. Es decir, reduciendo el tamaño 

de grano se incrementa el número de granos por unidad de volumen, y 

por consiguiente la cantidad de fronteras o bordes de grano y cualquier 

dislocación encontrara un limite de grano al solo moverse un poco, 

incrementándose la resistencia del material al obstaculizar el movimiento 

de las dislocaciones. Luego para el caso de la cerámica de alúmina 

tenemos la expresión simplificada de Hall_Pech'~t.2B4. tal que; 

Donde: 

1 
(j = f Jd 

a ; ResistenCia mecánica. 

f ; Valor de una constante del material. 

d; Media del tamal'lo de grano. 
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1------\1 = 20 11'" 

Figura 48. Tamaño de grano en la alúmina. Evolución. 
Fuente: CerasulTII 

Asi el mateñal ha demoslrado una excelente tolerancia y escasa 

liberación de partículas. Entre las propiedades de la cerámica destacan 

su durez.a, con escasa defonnidad plástica, buen coeficiente de fricción. 

favorecido por su hidrofilia, que se traduce en menor liberación de 

partlculas y menos posibilidades de osteolisis periprotésica. Actualmente 
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el par cerámica-cerámiea parece proporcionar los mejores resultados, 

sobre todo en gente joven. La alúmina tiene excelentes earacteris ieas 

para el desgaste cuando se desliza sobre otro componente del mismo 

matenal. Este buen comportamiento es obtenido SI existe un excelente 

grado de acabado de los oomponentes con rugosidades superficiales 

menores de 0,1 m Icras3G). Actualmente la alúmina tiene un tamarlo de 

grano inferior a 3 micras, consiguiendo una pureza por encima del 

99,50/0--99,8%, dureza (Vickers) 2300 y su resis encia mecánica a la 

flexión de 350 a 550 Mpa y 4000 Mpa a compresión con módulo elástico 

(GPa) 380 y 4-.5 MPa'm'O de tenacidad t43, ver Tabla 15 de propiedades 

PROPIEDADES del All C>.J ISO 6474 

Contenido >99,5% 

Proporción de ¡SiO, + Na,O) $0,1% 

Proporción del aditivo MeO $0,3% 

Densidad ~ 3,911 r./cm' 

Tamaílo de grano < 4,5 f.JftI 

Tensl6n ala ne~16n BI-axial ~ 250 Mpa 

Módulo de elasticidad 380GPa 

Dureza > 2000 HV 

Tabla 15. Propiedades del AA o.. según ISO 6474. 
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En cuan o a la rugosidad de las cabezas de alúmina se redujo a 0,1 

micrones y las desviaciones de la esfericidad de la cabeza están ahora en 

la micra. La distancia entre los implantes u holgura radial es de entre 10 Y 

50 micras, siendo lo ideal para la lubricación óptima y un desgaste mínlmo27
. 

El diseño de la cabeza también es un parámetro esencial en el riesgo de 

fradura y movimiento de las articulaciones. Los diámetros pequet\os «28 

mm) aumentan el riesgo de fractura y el riesgo de cerámica-metal en los 

movimientos externos de la cadera. Este fue encontrado sobre odo en el 

contacto cabeza falda y puede explicar algunos casos de osteolisis27
• 

La fricción: Como vimos en otros pares y en anteriores apartados, la 

reducción de la Fuerza friccional y por tanto del desgaste se ve facilitado por 

la reduCCIón del coe ciente de friCCIón en el par, cuestión que se consigue 

con un pulidO óptimo y la reducción del desgaste con la reducción de la 

cabeza femoral y de la carga que soporta. En los pares de fricción cerámica­

cerámica se han obtenido valores de los coeficientes de fricción de entre 194 

0,0022-0,07. 

La lubricación en los pares oerámica-cerámica se ha estudiado' &4, 

obteniéndose valores de lambda COI1 valores de 3,4 y al como adelantamos 

en el apartado correspondiente. El régimen de lubricación para dos 
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superficies duras tenemos regímenes mixto y de pelicula lubricante y los 

implantes protésicos deben diseñarse teniendo en cuenta aquellos criteños 

que los hagan funcionar en un régimen de lubncación óptimo con valores de 

A (lambda) que permiberan el régimen en película lubncante o 

hidrodinámico y es aquí donde los implantes de cadera cerámica sobre 

cerámica tiene hasta el momento su mejor oportunidad debido a Su lambda, 

mejorando aspectos como las asperezas, rugosidad y microestructura de las 

superficies de contacto, dureza del material y elasticidad del materlal1!14 . Y 

es que en otras investigaciones se valoró el contacto entre la superfid e de 

contacto y la separación de pró esis cerámica-cerámica. Esto se llevó a 

cabo en simuladores de cadera con lubricante al 25% de suero de bovino. 

La cabeza femoral y el acetábulo fueron cubiertos por una fina capa de un 

elemento conductor (ni truro de titaniO) para permitir la aplicación de una 

técnica de reSistiVidad a no conductores cerámicos. La superficie de 

separación de los componentes acetabular y femoral se midió a través de 

cada ciclo de marcha simulada. Entonces por las fluctuaciones en el voltaje 

aplicado a través de los componentes de la articulación se observó a modo 

de conclusión que no podia atribuirse a la lubricación elastohidrodinámica o 

squeeze y que la causa probable de las uduadones de voltaje fue el 

contacto breve y ocasional entre las superficies causada por una 

combinación de contacto con las asperezas y la separación postenor de la 

capa conductora~6. 
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El desgaste: Los sis emas cerámica contra cerámica son los que menos 

desgas e presentan, ya que son los más hidrófilos, los que proporciona 

mejor lubricación y menor generación de partículas. Como hemos dicho, las 

partículas de desgaste son mejor toleradas por el organismo. La fricción de 

los sistemas cerámica contra cerámica son muy similares a la de los 

sistemas metal contra metal. asl requieren esfericidad casi perfecta y una 

tolerancia muy precisa en la cfearence entre las superficies articulares por 

las razones antes expuestas El principal riesgo de estas articulaciones es la 

posibilidad de fallo catastrófico por fractura de la cerámica. Tales roturas son 

más probables en prótesis implantadas con angulaciones o rotaciones 

Inadecuadas que producen contacto entre el borde de la copa y el cuello 

protésico femoral17t,2$O,360. El desgaste de la alúmina es principalmente 

debido a sus granos y está directamente relacionado con sus propiedades 

ffsico-qufmicas, (humectabilidad, dureza), calidad (tamallo del grano), el 

diseño de los implan es (e sferiddad , acabado de la superficie, "de espacio 

libre u holgura") y a la posición de los implantes27
• Todos estos parámetros 

son esenCIales para reducir el desgaste y puede explicar algunos resultados 

negativos reportados en la literaturam , 3$0,3$8, El par alúmina-alúmina tiene 

una tasa de desgaste muy bajo, mucho menor que la del par metal­

polietileno Los estudios "in vitro" con el par de alúmina, ha dado tasas de 

desgas e lineal de entre 0,03 y 16 micras por cada millón de ciclos en 

condid ones normales3S7, 38s,39S. Estos resultados fueron confirmados en vivo, 

con tasas de desgaste lineal que va de 0.025 a 5 micras I año87,2" (rango de 
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otros estudios$» muestran valores entre 1-20 micras por año), mientras que 

el par me al-polietileno ofrece tasas de desgaste que por lo general oscilan 

entre los 100 y 200 micras por año, también resultados de otras 

investigaa onesJ3) dan un rango en 100-300 micras por año. Los resultados 

en términos de volumen de desgaste son aún més elOQJentes con una tasa 

de desgaste de alrededor de 2.000-5.000 veces menor Que el par melal­

polietileno y 20-40 veces menor que la del metal-metal27.$». 

Debido a que es e par tiene un muy bajo coeficiente de fricción, que se 

reduce inicialmente y luego se es abiliza en aproximadamente219 0,06 

(rango 0,002-0,007 según otros estudios»') y después de un corto periodo 

de "running", a diferencia del par metal-polieti leno, Que inio almente 

aumenta y se estabiliza en alrededor de2
3$ 0,1 (rango 0,06-0,08 según otras 

investlgacionesJ3)). Asl la nueva cerémica patelet tetragonal con nombre 

Biolox DeltaO, ver Figura 49, parece ofrecer el menor desgaste)ll6 (0,0001 

mm/año) aunque como decimos la alúmina es susceptible de fractura o 

desgas e si su encaje en los componen es metélicos es inadecuado o se 

calien a y enfrian bruscamente. 
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Figura 49. Par alúmina-alúmina de BlOlox DeltaC 
. 

- El uso de grandes diámetros o grandes cabezas en los pares 

friccionales de los implantes pro ésicos puede ofrecer varias ventajas en 

comparación a las tradiCionales cabezas de 28 y 32 mm, en razón al baJo 

nesgo de dislocaCión y a la mejora de la sensaCión de bienestar del 

paciente. En el caso de pares cerámica-cerámica es adecuado cuando se 

desea un alto ROM (rango de movimiento mejorado) o rango de movflidad 

primaria, ver 

Figura 50, y se requiere para mejorar los hábitos de actividad social y 

deportivas72
• Además las grandes cabezas cerámicas tienen también 

algunas ventajas ruando se comparan con las cabezas femorales de metal, 

ver Figura 51 y que podemos mencionar75
: 

o Las superfiaes fricclonales de grandes cabezas de cerámicas ( 40 

mm) son menos sensibles a las tolerancias de fabricación. como la 

esfericidad y la clearance u holgura radial comparativamente con las 

metálicas. 
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o Dan mejor ra '0 de desgaste fren e a cabezas me álicas cuando se 

combinan con cotilo de polietileno. 

o Particularmente la cerámica Biolox Oelta© reduce el radio de 

desgaste cerámlca-cerámlca de forma más significabva. 

Figura 50. Rango de movflldad primaria en diferentes cabezas (A) 22 mm (8) 28 mm. 
Fuen e: Miller MD. ELSEVlER 2009. 
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Figura 51. Tendencia del desgaste para diferen es pares e incremen os de dIámetros. 
Fuen e: Pandod et al. Steinkopff Ver1ag-Springer 2007. 

Desde 1977, se utiliza el cono Morse, que fue Introduado por primera vez 

en Alemania en 1974. Los procesos de fabricad 6n tienen un mayor control 

sobre la exactitud el ángulo y la rugosidad del cono, por lo que el nesgo de 

fractura por la resistencia mecánica en la cabeza de alúmina ya puede 

considerarse despreciable27 Pues o que en el cono morse, la resistencia a 

la torsi6n de los actuales conos Morse protésicos, ver Figura 46, para 

implante de cabeza femoral al vástago. se caracterizan por la estrudura 

superfiaal del eje del cono y su ángulo. Cuando la bola de la cabeza femoral 

se asienta en el cono del vástago se debe roldar de que este no presenta 

partfculas de contaminaci6n. tales como fragmentos 6seos, metal o cemento 

y de que no esté daflado Dicho esto, y una vez se coloque la cabeza 
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femoral en el cono del vás ago esta se ve ligeramente defonnada. De esta 

manera, si esá bien diseñado, las ensiones que aparecen en la cabeza 

femoral se distribuyen de manera uniforme sobre una superficie más grande 

de apoyo. Esta eliminación de los picos de tensión es necesaria en el dIseño 

de la interfase vástago-cabeza femoral debido a la fragilidad de la cerámica. 

El ángulo de Inclinación del tronco del cono y la cabeza de cerámica se 

comparan entre si, de tal manera que la transmisión de las fue14as en el 

cono siempre se lleva a cabo hacia el centro de la cabeza de cerámica. No 

es recomendable combinar cabezas femorales de cerámica de otros 

fabricantes con estructuras de vás,tagos (conos) no fabricados al efecto o 

por el mismo fabricante ya que pueden aparecer altas tensiones en el 

matenal as! como corrosión, grietas y fracturasJ51
. Y las razones son. 

• Existen muchos tipos disbntos de conos disponIbles en el mercado (más 

de 30), algunos de los cuales no se pueden distinguir a simple vista. 

• Cada cono tiene diferentes tolera.ncias de mecanizado y estructuras de 

superficie. 

• El emparejamiento inadecuado puede dar lugar al desgaste por corros ón 

o por fricd6n. 
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Figura 52. Inserto de cabeza femoral de cerámica en vástago (cono Morse). 

Sin embargo una de erminada complicación d fnica viene recibiendo 

mayor a ención y es el fenómeno de los chirridos en las caderas de estos 

pares y dada su importancia en té rminos de resultados d inicos. El chirrido 

puede ser persistente y audible, lo que representa una situación inaceptable 

para algunos pacientes. La lO~denaa de chirridos en los estudios publicados 

varia desde menos del 1% , a un rango de 10-30%70. La fuente y la causa de 

los chirridos ha sido el tema de debate importante en los últimos cinco años, l a 

literatura reciente presenta un amplio espectro de factores y no 'ene una clara 

de erminación sobre los fadores que conducen al fenómeno. También 

recientes estudios documentan que los pares de cerámica, sin partes 

metál icas, pueden vibrar a una frecuencia audible cuando son articulados. la 
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consideración de la geometria de los rodamientos de la generación actual de 

los pares cerámica-cerámica lleva a la hipó esis de que es el mecanismo 

rodamiento/deslizamiento el que causa vibraCiones y chirridos. Así pruebas de 

laboratorio, utilizando acelerómetros, apoyan esta hipótesis de la relación entre 

la fricción por rodamiento y el movimiento de la cabeza femoral70
• Pero otros 

informes recientes de ambas pruebas fisicas y de modelos numéricos han 

indicado que los componentes de rodamientos de cerámica tienen frecuencias 

naturales de vibración muy por encima del rango audible Asi estos hallazgos 

han llevado a muchos investigadores y médicos a la conclusión de que el 

chirrido audible no viene de la vibración de los componentes de cerámica, sino 

más bJen de los componentes metálicos en el disposruvo de artroplastia, es 

decir, la copa acetabular y el vástago femoral70,299. 

la circona aparece como alternativa, hace unos 20 años, para resolver el 

problema de la fragilidad de la alúmina, ya que, si se procesa adecuadamente, 

tiene la mayor tenacidad de todos los materiales cerámicos monolltlcos. El 

interés del uso de las cerámicas de circona como biomaterial radica en su alta 

estabilidad qulmica , su excelente resistencia mecánica y tenacidad a la fractura 

y el valor del módulo de Young, del mismo orden de magnitud que las 

aleaciones de acero inoxidable. Hasta ahora, la aplicación biomédica más 

importante de estos ma eriales ha sido la fabricación de las cabezas femorales 

que componen las prótes¡s ortopédicas empleadas en las reconstrucciones 

totales de cadera así como en la fabricación de implantes dentales. Los 
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mayores esfuerzos en la investigación sobre es os ma eriales se enfocaron 

sobre las cerámicas de circona estabil izadas con Itria (Z1Ü2-Y20 3). que se 

caracterizan por poseer una microestructura de grano fino conocida como 

circona tetragonal policris alina- (TZP). Dentro de este sistema. el más 

utilizado en el campo de los biomateriales es la que posee un 3 % molar de 

óxido de Itrio. más conocida como la 3Y-TZP. ver Tabla 16. Hoy en dia más de 

600.000 cabezas femorales de circona han sido implan adas en todo el mundo. 

sin embargo es e material ha sido obje o de controversia debido a problemas de 

envejecimien o ocasionados por la transformación acelerada de su fase 

tetragonal a monodínlca. que induce la formación de rugosidades sobre la 

superficie de la a rcona. lo Que conlleva un aumento del desgaste. arranques y 

formación de mlcrogrietas. que pueden derivar en la rotura del materlal ' ·3.233. 

Ci rcona Tetragonal 

;ionz"" ; Ion O' 

Figura 53 Estructura cristalina de la circona tetragonal policristallna (TZP). 
Fuente: Wlllmann G. Advance<l Engineerlng Materials 2001. 
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Propiedades Y-TZP 

% mol Y10 i 3 

Densidad (g/cm3
) 

¡-
6.05 -

Tamano medio grano (¡.tm) 0.2 - 0.4 

Dureza (Vickers) 1200 

Resistencia mecánica a flexión (MPa) 1000 

Resistencia mecánica a compresión (MPa) 
1- -2000 

Módulo elástico (GPa) 180 

Tabla 16. Propiedades físiCas y mecánicas de una cerámiCa inerte 3Y·TZP empleada 
en aplicaciones biomédicas. 
Fuen e: Wlllmann G. Advanced Engineerlng aterlals 2001. 

La principal desventaja que presenta la 3Y-TZP. es que en ambientes 

húmedos o en contacto con fluidos corporales sufre degradación. lo que se 

conoce como degradación a baja temperatura o envejecimiento de la circona. 

que provoca una disminución drástica de sus propiedades mecánicas y que 

puede derivar en la rotura catastrófica del material. En 1985 la empresa 

francesa Saint Gobain Desmarquest introdujo la 3Y·TZP en el campo de los 

biomateriales para la fabricación de cabezas femorales vendiendo has a el al\o 

2000 más de 350 000 cabezas femorales en todo el mundo bajo la marca 

registrada PozyrtC> y duran e este periodo solo se produjeron 28 casos de 

roturas lo que representaba una tasa de fallo algo menor del 0,01 % (1 de cada 
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10.000 unidades)8'. Para incrementar su producción, y afmn ar la demanda de 

más 100.000 unidades, Sain Gobain Desmarques , en 1998, cambió el horno 

discontinuo antiguo por uno de tipo túnel que operaba en continuo, reduciendo 

asi el tiempo de procesamiento. A parti r de entonces las cabezas femorales 

pasaron a llamarse TH·balls en lugar de BH·balls . Es a partir de finales del año 

2000 cuando comenzaron a aparecer los casos de rotura catastrófica de las 

cabezas femorales producidas en el nuevo homo con una tasa muy superior a 

las que se habian producido con el horno antiguo. Aunque el origen de estas 

fracturas se asoda a un proceso de degradadón o envejecimiento de la circona, 

que todavra hoy persiste, esto ha provocado la aparición de numerosos 

estudios dirigidos a comprender este proceso y poder asi evitarlo'·'. 

Resumiendo, numerosos estudios in vivo e in vitro demuestran que por 

ahora la alúmina tiene excelente resistencia al desgaste y la inmensa mayorra 

de los fallos de la prótesis alúmina-alúmina no está directamente relacionada 

con el propio material. Gracias a la calidad de la écnica quirúrgica , el material, 

el diseño adecuado de los implantes y el conocimiento de determinados 

aspectos técnicos tratados anteriormente se puede esperar un aumento 

slgnrficativo en la longevidad de las artroplastias totales de cadera. Asi la 

prótesis de alúmina·alúmlna en su diseño actual es una alternativa muy 

interesante a las prótesis convencionales para los jóvenes y activos. asl como 

en pacientes con alteraciones renales puesto que no liberan iones 

metálicost7•3Z3 
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1.10.4 PAR METAL-POLlETILENO 

Como sabemos diferentes combinaciones de materiales se están 

utilizando hasta el momento en las superficies fñcclonales de las prótesis 

articulares de cadera. Sin embargo, el polletileno de ultra alto peso molecular 

(UHMWPE) sigue siendo el material de mayor éxito. El UHMWPE ha sido 

utilizado en una amplia gama de prótesis articulares desde que el Dr. Chamley 

introdujo por primera vez este componen e acelabular de las prótesis de 

cadera. Por lo tanto, las características de desgaste del UHMWPE utilizado es 

ahora un factor de control para decidir la durabilidad y la supervIVencia a largo 

plazo de las próteSis articulares artlfla ales. Así pues en la mayoría de los 

actuales implantes protéslcos de cadera consiste en una cabeza femoral 

(Cromo-Cobalto) articulada sobre una copa acetabular de Polletileno de Ultra­

Alto Peso Molecular (UHMWPE), ver Figura 54. 

Figura 54. Par metal-UHMWPE. 
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Etileno Poi ieti leno 

Figura 55. Esquema de la estructura qufmica del etileno y del políetlleno. 

Respecto a las características del polietileno podemos decir que el 

polietileno es un polímero formado por el etileno C2H4, es decir un gas con 

un peso molecular de 28 glmol. La fórmula genérica qulmica para el 

polietileno es ~ C2H4)n- . donde n es el grado de pol imeñzación. Un 

esquema de la estructura quimica del etileno y el polietileno lo podemos ver 

en la Rgura 55. Para el polie 'Ieno ultra-alto peso molecular, la cadena 

molecular puede consistir en hasta 200.000 unidades de repetid ón del 

ebleno. Es decir la cadena molecular del UHMWPE contiene cerca de 

400.000 átomos de carbono y hay varios tipos de pollebleno que se 

smtetizan con diferentes pesos moleculares y arquitecturas de cadena. Así 

el pOlietileno de alta densidad (HDPE) es un polfmero lineal con un peso 

molecular de hasta 200.000 g/mol. sin embargo el UHMWPE. 
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comparativamente ·ene un peso promedio de la viscosidad molecular de 6 

millones glmol 210 siendo pues un material atractivo clinicamen e dado que 

Siendo un material de superficie blanda presenta una alta resistenCIa a la 

abrasión y al desgasteJ26
, ver Tabla 17. 

PYopCcdad~ UH"'WPE 

I PMo '~04eaÁJr (lo' gm-d) 3.5·7,5 I 

~ 
Tetopo,..,. d ru~ o (q 1)l·I33 

- -
Poi 800n r81io 0 .46 

I 

I 
-

PtY..o ~lr1CO 0,925-0,9<5 

ModulO dA ~_d;id. <GRa) 0 ,5-0.11 

R_1I>ncI~ A lA 1*"IOft ' ~4P,,) 21·28 

RK~IQnciaa Ir_O m~d ..... ' "..4~) J!I..l8 

AIOr9"m~ ... rclUr~" ~ noclóo' ('1\) 350-6'25 

RAoIsolOnclo 1>1. '!'.DaC*> I>od ' 
(Jfrnd ,'_, $175".,,_) "070 (SIn rocurll) 

-
G,.do do <ri8lalncJad (%) :W-75 

I-/'etf."" 

Tabla 17, Propiedades Flsica Medias del UHMWPE. 
Fuente: J Arthroplasty 2000. 

-

Podemos indicar las fases de su proceso productivo. Asi son necesarias 

tres fases o pasos, dentro de su proceso de fabricación211
, ver Figura 56: 

o La polimerización del gas elileno 

o El UHMWPE ya polimerizado en fonna de resina en polvo, 

Figura 56 (A), necesita ser consolidado en láminas o 

barras, Figura 56 (B), o formas próximas fáciles de adaptar 

al dlsei'lo final. Figura 56 (el, de la prótesis. 
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o y como última fase la transformación en su fonna final, 

Figura 56 (O). Por moldeado a compresión o mecanizado -

Figura 56 (e). 

Figura 56. Fases del proceso de (abñcación del C() i10 UHMWPE. 
(A) Resina en polvo del etileno. (B) Barras de UHMWPE. (C) 

Mecanizado. (O) Co ·10 acabado. 
Fuente: Kurtz SM. EJsevier 2009. 

En la actualidad se fabrican dos tipos de resma211 (GUR 1020 Y GUR 

1050). ver Tabla 18 y 

Tabla 19. 
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I 

I 
I 

P so M dio Mol (Ular 
(10· 81mol, gún 

Tlpo rC$lna Fabtleante ASTM) 

GUR 1020 Ticona 3,5 

GUR 1050 Ticona S,S~ 

Tabla 18. Peso molecular del UHMWPE. 
Fuente: Fabricante Ticona. 

Propiedades Requisitos 

Resina Tipo 1 y 2 
GUR 1020y 

Marca lOSO -
Fa bricante llcona Inc. 
Ceniza, mgJkg 
(máximo) 125 

Titan io (máximo PIlm ) 40 
Aluminio (máximo 
ppm) 20 

Calcio l!!!.áximo ePm1 S -
Cloro (máximo POm ) 30 

Tabla 19. Requerimientos de las resinas para UHMWPE. 
Fuente: ASTM 648 liSO 5834-1 . 

En la forma de transformación de la resina, en barras o similar, para el 

conformado, existen dos métodos; moldeado yextrusionado. 

Así el método de oonversíón podría tener un efecto en las propíaoades 

del UHMWPE, sin embargo en la práctica las diferencias entre la 
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extrusión y compresión del moldeado son leves, ver Tabla 20. Estudios 

sobre es o han reportado sutiles diferencias en la morfologia y en el 

comportamiento a la propagación de gnetas por fatiga del extruido frente 

al moldeado por compreslón'11, ver Tabla 20. 

~ atenal 
Densid!,c Resisl Tracci6n T raccl6n m:'xima Fallo al 
.,Lkg/m') MPa MPa a1a r~m.(%) - .-

Extruido GUR 1020 935t 1 22,3 t 0,5 53,7t4,4 452:t 19 

Moldeado GUR 935:t 1 21 ,9 % 0,7 51 ,1 7,7 440 32 
1020 

Extruido GUR 1050 931 % 1 21 ,5 t 0,5 50,7 % 4,2 395 % 23 

Moldeado GUR 930% 2 21 ,0 t 0,7 46,8:t 6 ,4 373:t 29 1050 

Tabla 20 Direrencias rísicas y mecánicas entre UH WPE extruicJo y moldeado, 

Además determinadas investigad ones sobre la morfologla del UHMWPE 

sugieren que el mateñal moldeado a compresión tiene una orientación 

aistalina isotrópica, frente al extrusionado a presión del UHMWPE cuya 

morfologra parece que varia ligeramente en fundón de la dis ancia al eje 

central18. Estudios similares sobre propagadón de gñetas en el 

UHMWPE han encontrado más endencia a la propagación de grietas 

Isotrópicas en las láminas moldeadas a compresión que en las barras de 

UHMWPE extruido a presiÓn"1. 
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Los fabricantes de componentes ortopédicos generalmente conforman 

los componentes de UHMWPE en su fonna definitiva . Utilizan para ello el 

mecanizado de componentes de UHMWPE que se compone de fresado 

y tomeado de desbaste, ver Figura 56 (e), Y además de otros pasos de 

acabado. En algunos casos. el proceso convertidor de resina puede 

faci li tar el mecanizado dando una fonna que se aproxime a la sección del 

implante terminad02" • 

Este prefonnado 'ene múltiples ventajas; 

o Su eficiencia , 

o Evita que el calor generado por la velocidad de corte del proceso de 

mecanizado dañe el material. 

o Mejora el Implante de tolerancias en el componente, 

o Y consigue una mejor temperatura de trabajo, 

Así las úl 'mas generaciones de máquinas son capaces de desarrollar 

ha sta 12.000 rpm en proceso controlados por control numérico211
, 

Proceso de Dosis de radiación 

esterilización gamma 

Gamma inerte 25-40kGy 

Gas plasma Ninguna 

Óxido de etileno Ninguna 
Tabla 21 , Procesos de esterllrzac1ón actuales a los 1m p lantes UHMWPE, 
Fuente: Kur1z SM. Elsevier 2009. 
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• Además es conveniente Vigilar el proceso de esterilización, tal que incluso 

la irradiación gamma en atmósfera con aire da lugar a riesgo de generar 

radicales libres dentro del polfmerom . La esterilización en vaclo o en 

atmósfera inerte mejora el entrecruzamiento del UHMWPE y con esto se 

evita los procesos oxida 'vos en esta fase frente a la esterilización con óxido 

de etileno que no mejora el enlreCruzamientoz.n . La degradación oxidativa 

pues además de producir cambios de densidad en el polietileno a diferentes 

profundidades hace apare<:er una banda blanca superficial debido a los 

microvacios adquiriendo tonos amarillentos en fase avanzada65
. 

Los diversos métodos de esterilización, ver Tabla 21, que se utilizan 

actualmente reflejan la falta de consenso cientifico en cuanto a cuál de los 

métodos de esterilización es preferido actualmente para ofrecer más 

ventajas a largo plazo sobre el UHMWPE y para el paciente. En los últimos 

5 años, han surgido nuevas evidencias respecto a los envases de primera 

generación al no resultar ser tan efla entes en la prevena ón de la oxidación 

del polfmero como originariamente se pensaba. Otra preocupación actual 

por la esteri lización con radiación gamma de los componentes protésicos de 

UHMWPE es sobre que se puede esperar de su proceso oxidativo durante 

la exposición a largo plazo en un medio ambiente vivo como es el cuerpo 

humano. La importancia diniea de estos hallazgos recientes, no es 

plenamente reconocida en la actualidad y es un tema de investigación en 

curso y en debate dentro de la comunidad científica21 1
. 
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ATMÓSFERA 

FABRICANTE EMPAQUETADO 

Biomet Argón cuasi vado sellado. -
DePuy Ine. Cuasi vado. 

Stryker Howmedica 

Ostenles Nitrógeno 

Zimmer Inc. Nitrógeno 

Tabla 22.Empaquetado usado en la 8slerllaaoon por radiación gamma del UHMWPE. 
Fuen e: Kurtz SM. Elsevier 2009. 

y es que muchos de los principales fabricantes usan la distribución de 

componentes de UHMWPE empaquetados y esterilizados con rayos gamma en 

un medio inerte, ver Tabla 22. El objetivo de estos envases de barrera es 

reducir al minimo la degradación oxidativa durante el almacenamiento útil a 

largo plazo. Y es que el UHMWPE esterilizado con rayos gamma en un 

ambiente con poco oxigeno todavía contiene macroradicales, el éxito de la 

minoración de la oxidación duran e el almacenamiento depende de su 

capaCidad para limitar el acceso de oxígeno a los polímeros. Así se ha indicado 

Que las barreras poliméricas, usadas en el empaquetado, pueden no ser causa 

de éxito en la prevención de la oxidación del UHMWPE durante el 

almacenamiento si esto no va acompañado de un envase impermeable o 

sellado en lámina metálica~2I1 . 
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- Respecto a los ra 'os de desgaste, rangos de 30-100 mm3/año han sido 

reportados1
t

4 para este tipo de par fricciona!. Pero aunque la mayoria de los 

implantes son un éxito, hay suficiente evidencia Que muestra que el debri s 

del desgaste de esta combinación lleva a un eventual fallo de la prótesis. Es 

aceptado que el debris del desgaste del UHMWPE generado en la superficie 

articular protésica entra en el tejido periprotésico donde se dispara un 

mecanismo de defensa en la células del hueso El resultado final es la 

resorción ósea osteoclástica, que lleva a la osteolisis y al aflojamiento de 

final de la pro esis. No es el volumen de las particulas de desgas e sólo lo 

importante en este mecanismo, tanto el número de partfculas como el rango 

de Su tallau4.141.157.t58.1t3.311o. y porque se da en mayor med da en lo pares 

de fricción de superficie dura sobre blanda al tener no solo más desgaste 

sino un tamarlo de partículas mayor y en particular el polietllenoJ50
·l7'J • 

Investigaciones han demostrado que las partlculas en el rango de talla 0,2-

0.8 ¡..tJT1 causan la más alta respues a biológica en el organism0180..214. 

Asl como ya se indicó, se ha demostrado que el rango de tamat\o de 

partfculas comprendido entre 0,2 y 7 Jl m pued~ desencadenar también 

respuesta inmune con reacción osteolftica1M ,14t,157,158,19 J.,380. ver Figura 57. y 

debido al polietlleno350
.l7'J. Y como también mostramos. la mayorla de las 

investigaciones sobre las partlculas de desgaste se centraban en las tallas 

de partlculas más pequeñas tipo submicron y su distribución en los tejidos 

peñprotésicos, porque parecian ser las causantes de la actividad de los 
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macr6fagos y por anto de la osteolisis, y así lo indicaba estudios del 

momento. Pero Tipper et al.357 demostraron que un relativo y pequeño 

número de grandes partículas podían dar lugar a una mayor proporción de 

desgaste volumétrico total , aún con una baja actividad b iológica3~,35j . 

Esta enfermedad también llamada de las partlculas se describi6 por primera 

vez a principios de los al'los 70 por Wlllert y Semlltsch268
•
37lI

•
m . 

Como investigaron. los macrófagos juegan un papel fundamental en la 

reacción tisular y la respuesta inmune del debris del polietileno. Ellos 

reconocen y fagoci an las particulas, generando citosina locales que 

mfluyen en las reacaones celulares puesto que la frica6n y el desgaste de 

los componentes del implante protésico genera mlcroparticulas en un rango 

de tamaño de 1-10 mIl m Y nanopartículas en el rango de 10 hasta 1.000 

nm 208. Y es que mduso en el UHMWPE se han reportado partículas de 

talla nanométrica no s610 en estudios in vitre con simuladores sino en tej ido 

periprotésico216
,359 . Luego los macr6fagos y las células gigantes, atraldas 

por el debris, intentan disolver estás particulas de desgaste con las 

a toquinas o citosinas y como el pol ietileno no es biocompatible, las 

particulas no se disuelven y aparece el efecto negativo en el cual las 

citoquinas liberadas activan los osteodastos lo que oñginan la reacci6n de 

absorción ósea que tiende al aflojamiento de los componentes, ver Figura 

57. 
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u rpO lt(raño 

Figura 57. Reacción general lisulélr frente al debris. Diagrama de WillertlSemlitSCh. 
Fuen e: Willert y Semlitsch 1976. 
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En ténninos de máximo volumen se ha sugerido que el total de desgaste 

volumébico del UHMWPE por encima de 600 mm3 se asocia con el fallo 

total del reemplazo articular de cadera. Así para un caso particular de un 

cotilo que genera tfplcaS partículas de UHMWPE de 0,5)J.f1l con un 

volumen de desgaste de 30 mm3/al'lo tendrfamos una ecuación que 

generaria 40.000 partlculas por paso l 97 

Las tasas de desgaste más bajas relacionadas con revestimientos del 

polietileno altamente entrecruzado pueden mejorar la longeVIdad de las 

prótesis totates de cadera primarias al reducir la prevalencia de osteolisis 

tardla y la consiguiente pérdida ósea y aflojamiento del implante. Esto podrfa 

ayudar a disminuir la necesidad de revisar artroplas ·as de cadera. Y es que 

la artroplastia de revisión no ha ten ido el mismo éxito dlnico que la 

artroplas ·a de cadera primaria. Muchos factores contribuyen a los peores 

resultados después de una artroplastia de reviSión, por ejemplo, edad más 

avanzada, infección, reserva ósea inadecuada y mayor número de 

comorbilidades. En el proceso de fabricación del pOlietileno altamente 

entrecruzado Incide de modo directo el grado de entrecruzamiento y, por lo 

tanto, las características del material de es os componentesl117
• 
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Son tres de los factores que más influyen: 

• l a dosis de Irradiación. 

• El tipo de procesamiento térmico postirradiación. 

• y el tipo de esterilización de punto final. 

Los denominados polietilenos altamente entrecruzados de primera 

generación se han clasificado en cuatro tipos sobre la base de estos 

procesos de fabricaciónl4S.187.U8, Figura 58: 

• Irradiados en frlo e hlbrldados. 

• Irradiados en frio y sometidos a fusión pos erior. 

• Irradiados a temperatura templada y sometidos a fusión 

adiabática . 

• Irradiados a temperatura templada y some 'dos a fusión posterior. 
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FIgura 58. Métodos de fabrIcación de aca ábulos de poI ellleno entrecruzado. 
Peso molecular u~raa~o, moderada o al amente ent['~zado , primera generaoon. 
Fuen e: Greenwald el al. J Bone Joln! Surg Am. 2001 

-

Asi pues para crear polietileno altamente entrecruzado, tal como se 

esquematiza en la Figura 58, se irradia ,el polie 'Ieno de peso molecular 

ultraalto a fin de romper las cadenas hidrocarbonadas dentro del 

pollmero, lo que genera radicales libres. En un medio rico en oxrgeno, los 

radicales libres favorecen la degradación oxldativa del pollmero, sin 
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embargo también se pueden combinar radicales libres con moléculas 

adyacentes para formar enlaces transversales. A medida que aumenta la 

doSis de irradiación, lo hace también la densidad del entrecruzamiento y, 

por lo tanto, la resistencia al desgaste. No obstante, pese a la mayor 

resistencia al desgaste, el entrecruzamiento excesivo podrfa no inducir 

un mejor rendimiento cllnico general porque. a medida que aumenta el 

grado de entrecruzamiento, hay una disminución correspondiente de 

algunas propiedades mecánicas, como resistencia final a la tracción y 

resis encia a la propagación de grietas por fatiga tM. 

La investigaa 6n preclinica indica que la dosis de irradiaa6n óptima para 

maximizar la resistencia al desgaste y mantener, al mismo tiempo, la 

resistencia a la tracción y a la propagación de las grietas por fatiga es de 

S a 10 Mrad (de SO a 100 kGy)172.241 .271 . Pero no se ha esclarecido si el 

grado de entrecruzamiento afecta de manera marcada el riesgo de 

desgas e acelerado del polietileno por choque del cuello femoral contra el 

reborde del revestimiento 11M . 

El menor desgaste de este bpO de poliebleno no debe dejar de resaltar 

lo que han sugerido algunas investigaciones sobre que las partfculas de 

0,1 a 0,5 ~m son más activas en términos biol6gicos que las partfculas 

más grandest06 .t2~ 

La radiación empleada para generar el entrecruzamiento, sea de tipo 

gamma o haz de electrones, ambién produce radicales libres no 

combinados. Si se permite que estos radicales libres permanezcan en el 
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polie ileno, y si se difunde oxigeno hacia el polietileno durante el 

almacenamiento o el uso clinico del implante, éstos pueden pre<lisponer 

al material a degradaCIÓn oxidativa mtensa. 

A fines de la década de los noventa , se introdujeron polietilenos 

altamente entrecruzados en los que se reducra la concentración de estos 

radicales libre me<liante fusión o hibridación postlrradiación. La fusión del 

polietileno implica calentarlo por encima de su punto de fusión (>135 'C) , 

de manera que el polietileno cambia de un estado parcialmente cristalino 

u otro sólido amorfo por completo. La fusión permi e acceder a los 

radicales libres de las reglones cnsta linas por desplegamiento de las 

cadenas poliméncas. Los enlaces transversales formados actúan con 

restricciones moleculares durante el enfriamiento, de manera que el 

estado cristalino final es más bajo, y los cristales son más pequet\os que 

antes del entrecruzamiento y la fusión A su vez. esta disminución del 

estado cristalino induce una reducción adicional de ciertas propie<lades 

mecanicas, como la resistencia a las grietas y a la fractura35.138.181.292. En 

cambio, la hibridaaón hace referena a al calentamiento del pohetileno 

hasta una temperatura algo más baja que el punto de fusión. Esto evita 

la reducción del estado cristalino que se observa con la fusión. Sin 

embargo, la hibridación es mucho menos eficaz q e la fu sión para 

extinguir los radicales libres. que pueden inducir degradación oxidativa a 

largo plazo de las propiedades mecánicas del polietileno si permanecen 

en es e181.302. 
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Es a diferencia entre fusión e hibridación es la que ha llevado a 

desarrollar métodos más modemos, llamados de segunda generación, 

para eliminar los radicales libres del polietileno altamente entrecruzado 

en un esfuerzo por evitar que disminuya el estado cnstalino. Se ha 

comunicado que el tipo de esterilización ejerce un efecto directo sobre el 

tiempo de conservación y las caracterfstlcas de desgaste del polietlleno 

tradicional 174
,17 ,18'.353, Asf los componentes de polietileno que se 

esterilizaban con radiación gamma en aire conten fan radicales libres y, 

por lo tanto, eran susceptibles a la oxidación durante el almacenamiento 

y el uso in vivo. La esterilización Sin radiación, es decir, con óxido de 

ebleno o gas en estado de plasma, evitaba la generación de radicales 

libres, pero la falta de entrecruzamiento determinaba menor resistencia al 

desgaste, tanto durante las pruebas de laboratori0186.242 como en el uso 

clfnico ,7 186, En parte, es e compromiso inherente entre resistencia a la 

oxidación y resistencia al desgas e relacionado con los polietilenos 

tradicionales fue lo que motivó el desarrollo de polietilenos al amente 

entrecruzados, en los que se ob ene el entrecruzamiento por expOSICión 

a radiación, Los radicales libres resultantes se eliminan por una nueva 

fusión, y la esterilización terminal se efectúa con óxido de etileno o gas 

en estado de plasma para no reintroducir radicales libres. La elección de 

gas en estado de plasma u óxido de etileno no parece ejercer un efecto 

mensurable sobre la resistencia al desgaste. Al igual que en el polietileno 

tradicional, la esterilización terminal de un polietileno al amente 
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entrecruzado con radiación gamma genera radicales libres en el 

polímero, que son susceptibles a la oxidaciónl
" . 

Factores del paciente, como edad, sexo, índice de masa corporal y nivel 

de adJvidad, se han relacionado con mayor desgaste del polietileno; no 

obstante, estos factores no parecen influir de manera mensurable en el 

desgaste precoz ni a mediano plazo de los revestimientos de polletlleno 

altamente entrecruzad071,92.1s4.'B$. IIl$ Las propiedades del ma erial y las 

caracterlsticas del desgaste resultantes de los procesos especrficos 

empleados para inducir el entrecruzamiento son, quizá, más importantes 

que los factores relacionados con el paciente 1". 

La correcta alineación del componente acetabular es esencial para un 

rendimiento clinico a largo plazo satisfactorio de cualquier tipo de po lie ·Ieno. 

Cuando se inserta un cotila con una ahneaClón vertJcal excesiva. la zona de 

contacto entre la esfera y el cotllo puede estar cerca del reborde supeñor 

(ecuador) del cotila o en el reborde. Esto puede imponer cargas demasiado 

altas al polietileno, lo que induce, a su vez, desgaste o fractura por fa 'ga de 

forma rápida34
• En teorra, algunos tipos de polietileno altamente 

entrecruzado podrian exacerbar es e problema por dos razones. En primer 

lugar, el mayor entrecruzamien o y la nueva fusión tienden, ambos, a reducir 

la resistenCia a la fractura del pohetileno (respecto de la del pOlíetileno no 

entrecruzado)$5.138~2 . En segundo lugar, dada Su mayor resistencia al 
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desgas e, se dispone de polietileno al amente entrecruzado para usar oon 

esferas de mayor diámetro, a fin de reducir el riesgo de choque cuello-cotila 

y de luxación. En oonsocuencla, estos revestim ientos son, necesariamente, 

más delgados, sobre todo en el reborde, en el lugar del mecanismo de 

bloqueo, lo que también reduce la resistencia a las grietas por fatiga 151. Las 

cabezas femorales grandes se han vinculado con mayor desgaste de los 

revestimientos acetabulares de polietileno tradicional de peso molecular 

ultraalt041
• pero esta tendencia no parece trasladarse a los revestimientos de 

polietileno altamen e enlrecruzado137
.
1
". 

- Referido a las écnicas de medición del desgaste en el caso del 

polietileno podemos decir que por lo general, el grado de desgaste del 

polietileno durante el uso clínico se estima midiendo la distancia de 

penetración de la cabeza femoral en el revestimiento de polietileno a lo largo 

del tiempo. Las técnicas para medir la penetración de la cabeza femoral en 

radiograffas seriadas pertenecen a tres categorfas: 

• AnáliSiS manual. 

• Asistido por computadora 

• y radioestereométrico. 
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Asi tenemos las mediciones del desgaste mediante las técnicas 

manuales descñtas por Dorr y Wan91
. La écnica computarizada 

comunicada por Devane y otros82
• y el método asistido por computadora 

comunicado por Martell y otros1'1 .232. La radioestereometria es un 

método que uti liza marcadores biocompatibles como el tántalo o similar, 

en el hueso o implante protésico para determinar cambios 

tridimensionales. 

En la actualidad, el método asistido por computadora comunicado por 

Martell y otros231.232 es la técOlca empleada con más frecuencia para 

evaluar la penetración de la cabeza femoral en revestimientos de 

polletileno altamente entrecruzado. Este método utiliza software de 

detección de bordes que identifica, primero. los márgenes de la cabeza 

femoral y el cotilo acetabular y, después, calcula el centro de cada 

componen e. Como las variaciones de posición del paciente, la dosis de 

exposición y otros factores pueden distorsionar la elipse creada por la 

boca del componente acetabular, el software de deteccl6n de bordes 

puede rechazar radiografias cllnlcas. Por consiguiente, este método no 

es exclusivamente automatizado. pues se pueden necesitar 

observadores para veñficar la elipse identificada por el software o para 

identificar en forma manual el reborde externo del cotilo acetabular. Sin 

embargo, aplicar esta técnica en estudios clínicos prospectivos que 
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incorporan a varios de pacientes puede ser prohibitivo con relación al 

tiempo y al costo. 

Sin embargo aunque la radloestereometria puede ser el método más 

exacto para detectar migraaón de la cabeza hacia el interior de la 

superficie de articulación del revestimiento acetabular, este método no 

permite detectar el desgaste posterio,.'7· 186, 

Asi se considera que la radioes ereometJia es el método más exacto 

para medir la penetración de la cabeza femoral , pero cada técnica üene 

ventajas y desventajas, y no hay consenso claro sobre cuál de las tres es 

la más adecuada para evaluar la penetración de la cabeza femoral en 

revestimientos de poliebleno. No se ha real izado, por el momento, ningún 

estudio que haya efectuado una comparación directa de las tres 

técnicas 186, 

La literatura científica indica que el ratio de desgaste tlpico lineal de las 

copas o coti las de UHMWPE sobre metal se encuentra entre 100-300 

J1ffiIañol94 o de ratios de desgastes volumétricos de 30-100 mm3/ar.o'" 

Estos raüos, mayoritariamente aceptables por un amplio espectro de 

pacientes, puede no ser una opción adecuada para los pacientes jóvenes 

dada la mayor probabilidad de demanda de remplazos de implante pnmario, 

añadida la cascada de reaCCIón blol6glca dada por la osteolísis. 
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y es que múltiples mecanismos de desgaste afectan al polietileno in vivo 

(abrasión, adhesión y fatiga, esto último más asociados con los implantes 

de rodilla). Muchas prótesis recuperadas muestran rayaduras , lo cual ayuda 

a mdicar la Importancia del desgaste por abraSIón en los implantes de 

cadera. 

- Aunque la tasa aparente de desgaste de los polletllenos altamente 

entrecruzados durante los primeros aftos de uso clfnico ha sido más baja 

que la de los polietilenos radicionales, el grado de reducción ha sido menor 

que las reduCCIones porcentuales medidas en pruebas de desgaste previas 

con simuladores de cadera. Así el porcentaje de reduCCIón de la tasa de 

penetración de la cabeza femoral ha oscilado entre el 23%85 y el 95%110, 

según qué polietileno tradicional se utilizó como control. Y lo más probable 

es que esta diferencia sea producto del hecho de que la mayor parte de la 

penetración de la esfera en el ootilo durante los primeros seis meses de uso 

se debe a deformación por arrastre del polietileno más que a desgaste del 

matenal85. 

El grado de entrecruzamiento no afecta mucho a la tasa de arrastre o 

deformación por arrastre, la penetración total durante el primero o segundo 

afto de uso tiende a ser comparable entre los dos tipos de polietileno, aun 

cuando uno presente un desgaste sustancialmente menor que el otro 

Debido a es o, en estudios a mediano plazo de polietilenos al amente 

entrecruzados (oon medias de seguimiento de alrededor de cinoo años), los 
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investigadores han excluido, en general, los datos de penetración del 

periodo inicial de asentamiento (es decir, cuando el arrastre es sustancial) 

para obtener un parámetro más exacto de las tasas de desgaste real en 

estado de equihbno. En consecuencia, la disminución porcentual del 

desgaste por alto entrecruzamiento ha tendido a ser más alta en los 

estudios a mediano plazo186
. 

Cuando se comparan las reducciones porcentuales del desgaste entre 

estudios dfnicos de diferentes polietilenos altamente entrecruzados o 

convencional, se debe tener en cuenta el tipo de polietileno empleado en el 

grupo de referencia. Esto se debe a que los cotilos de polietileno tradIcional 

esterilizados con radiaCión gamma dentro del rango permisible de 2,5 a 4 

Mrad (de 25 a 40 kGy) tienen un grado correspondiente de 

entrecruzamiento que, sobre la base de estudios en simuladores de cadera. 

determinaría tasas de desgaste alrededor del 50% (para los cotilos 

esterilizados con 2,5 Mrad) al 75% más bajas (para los es erilizados con 4 

Mrad) que las de los cotilos de polietileno no entrecruzado (cotilos Marathon 

esterilizados con óxido de etlteno o gas en estado de plasma) ne.241 . 

As! si se compara pues el polietileno altamente entrecruzado con un 

polietlleno tradicional no entre-cruzado. se observará una mayor reducción 

porcentual del desgaste que si se lo comparara coo un polietileno 

trad icional esterilizado con radiación gamma (es decir. moderadamente 

entrecruzado). Es o queda demostrado al comparar la reducción del 

desgas e del 95% respedo del desgaste de los revestimien os esterilizados 
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con gas en estado de plasma (es decir, no entreauzados), comunicada por 

Engh e al.11O
, con la reducci6n del desgas e del 73% de los revestimientos 

Marathon respecto del desgaste de los revestimientos esterihzados con 

radiaCIón gamma (es decir, moderadamente entre<:ruzados)·· ·1 ~¡¡. 

También, en va rias resef'ias independientes se indica que la osteolisis es 

rara en pacientes en quienes la tasa de desgaste del cotilo de polietileno es 

menor o alrededor de 0,1 mmlafto, pero la os eolisis se vuelve mucho mas 

frecuente y extensa a medida que la tasa de desgaste supera de manera 

sustancial es e valor umbraI18S
• 

Algunos investigadores han com nlcado que el tamaño medio de las 

partículas es más pequeño con poliebleno altamente entrecruzado y que, 

en volúmenes equivalentes, es más prObable que las partlculas más 

pequef'las tiendan a causar oste61Isls1
0

6
,124,303 . En dicho escenario estos 

factores podrían detenninar que el umbral de osteolisis fuese algo más bajo 

para los polietilenos al amente entrecruzados. El control estricto, continuo, 

de pacientes con componentes de polietileno al amente entrecruzado es 

esencial para detennlnar si la mejor reSistencia al desgaste observada en el 

mediano plazo, como se resumi6 aqul, se traducirá en una dlsminuci6n 

sustancial de la prevalencia y la gravedad de la osteolisls después de 

seguimiento a largo plaz0186
, 

Se requerirán años de seguimiento clinico estñcto para detenninar la 

seguridad y la eficacia de estos mé odos de entrecruzamien o desarrollados 

hace poco para disminuir el desgaste o la osteolisis. En el seguimiento a 
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mediano plazo, los revestimien os de polietileno al amente entrecruzado de 

primera generación han pareado mostrar tasas de desgas e más bajas 

durante el uSO cHnlco, con las correspondientes disminuo ones de la 

prevalenda y la gravedad de la osteollSls, lo que puede reduo r la 

prevalenda del aflojamiento del implante y la necesidad de revisión. Pese a 

las mejores caracter1slicas de desgaste, el polieti leno altamente 

entrecruzado de primera generación puede ser más susceptible a la fradura 

por fatiga en caso de alineación acetabular inapropiada o choque cuello­

revestimiento, sobre todo con los revestimientos más delgados que se 

ubhzan con esferas de mayor diámetro . Esto destaca la necesidad de una 

técnica quirúrgica sólida 18S. 

Para maximizar la resistencia al desgaste sin la reducción de las 

propiedades mecánicas que se relaciona con la fusión postirradiación, se 

están desarrollando polietilenos altamente entrecruzados de segunda 

generación mediante métodos alternativos para eliminar los radicales libres. 

y son los sigUientes: 

• Sumergir en vitamina E el polielileno que ha sido entrecruzado con 

radiación para extinguir los radicales libres residuales272
• 

• Aplicar tres dosis de radiación para el entrecruzamien o, con 

hibridación después de cada dosis para reducir los rad icales 

IIbres102
. 
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Como en el caso de los pol ietilenos altamen e entrecruzados de primera 

generación, se requerirán años de seguimien o d inico estricto para 

determinar la seguridad y la eficaoia de estos métodos de 

entrecruzamiento desarrollados hace poco para disminuir el desgaste o 

la osteólisis18S
• 

Asi pues de forma resumida son varios los factores que inciden en el 

desgaste del polietileno de las prótesis totales de cadera, como tipo de 

resina usada, pasos especlficos del proceso de fabricación, diámetro de 

la cabeza femoral, al ineación de los componen es acetabular y femoral, 

peso y nivel de actividad del paciente, y otros factores. Luego los 

Cirujanos deben ser cautos al considerar el uso de polietllenos altamente 

entrecruzados de segunda generación, pues todavra no se dispone de 

datos drnicos sobre su seguridad y eficacia186
. 

- Asi una forma de minimizar el desgaste ha sido utilizar una superficie 

de contacto dura , suave y resisten e a los arañazos. Por lo tanto las 

cabezas femorales hechas de CoCrMo, óxido de Zlrconio o de alúmina 

son las utilizadas en la actualidad. Y es que la dureza de estos 

materiales muestran un alto grado de resistencia a los aral'\azos y por lo 

tanto menos fáciles de dañarl97
, Un estudio apoya esta 

argumentación l 97
, comparando cabezas femorales de titanio recuperado 

con los de CoCrMo. Mientras que el acabado de las superficies de las 
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cabezas de CoCrMo han man enido in vivo la rugosidad promedio 

alrededor de O.05mm Ra, las cabezas de anio aumentaron a 

aproximadamente O.20mm Ra. Fundamentalmente, las tasas de 

desgaste en los paa entes con la cabeza femoral CoCrMo fue 

significativamente menor que aquellos que tenfan las cabezas femorales 

de titanio implantado '!J1. 

- También estudios con simuladores han evidenciado la fuerte relaci6n entre 

el desgaste del UHMWPE y la rugosidad superficial media en soperfid es 

protésicas articulares l9T
• Esta es la razón por la cual las cabezas femorales 

de alta dureza como las de CoCrMo y de alúmina son a menudo preferidas 

frente a las de acero inoxidable y titanio, más suscep 'bles a los arañazos. 

Arañazos que pueden deberse a fragmentos de hueso o agentes usado en 

la cementaci6n187
. Saikko et al.316 teste6 el UHMWPE y el polietlleno 

altamente entrecruzado o rebculado HXLPE frente al metal en presencia del 

protelnas soero de bovino diluido en agua destilada (1 .1). De sus pruebas 

dedujO las siguientes expresiones que relacionaban rugosidad con desgaste, 

tal que: 

Para el UHMWPE 

Para el HXLPE 

Ir- 5,87 X (R. )O.91 

Ir- 7,87 X (R. )2.411 
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Siendo k el fador desgaste y R. la rugosidad media de la superficie 

friccional. 

En cuanto a la lubricación del par UHMWPE-meta l, es evidente que la 

articulación natural de cadera se encuentra con una serie de cargas durante 

toda la vida y se mueve con un rango detennlnado de velocidades, sm 

embargo, para el modelo "ball-in-socke de prótesis articulares de cadera es 

perfectamente válido la equivalencia con el ba ll~n-plane empleado en teorla 

elastohidrodinámica155 (ya adelantado en el apartado de lubricación con el 

parámetro lambda). Es e nos pennite calcular la película mínima efectiva 

hmn por la expresión: 

Donde R es el radio equivalente en m. Siendo R1 y Rz los radios de la 

cabeza femoral y cotilo respectivamente. 
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1 ) 
-=-- -
R, R, R2 

es la viscosidad del el lubricante en Pa·s 

u es la velocidad del par en mIs. 

w es la carga soportada (N). 

P es el módulo de elasticidad equivalente. 

Siendo El el módulo de elasticidad de la cabeza femoral y E2 el del 

cotilo. Y además V I y V2 los coeficientes de Poisson de la cabeza y cotilo 

respectivamen e 

• =0. '+ . I I - v · I-V;) 
E , El 

De lo cual resulta el factor lambda, en la ecuación de debajo, ya visto y 

que define el régimen de lubricación, tal que A< 1 indica lubricación limite, 

A>3 indica lubricación de película , y en re estos dos valores tenemos la 

lubricaa6n mixta'95. 
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Se han realízado pues estudios para la eSbmac.ón de los regímenes de 

lubricación in vivo de implantes de cadera. A partir de la experiencia y 

basado en el ra tio de la expresión lambda y usando la fórmula de Hamrock y 

Dowson'5' . Teniendo como radio de la cabeza femoral. R1 = RH= 14 mm, 

carga aplicada, W= 2,5 kN; viscosidad del liquido sinovial , .' = 5 mPa; 

velocidad angular de la cabeza femoral en relación a la copa acetabular, = 

1,5 rad/s se han obtenido valores de 0,08 a 1,7. Lo cual identifica regímenes 

de lubricación entre capa limite a mixta para los pares UHMPWE-metal 

(CoCrMO)' 94, verTabla 3. 

Asf pues tomando datos promedio, verificados en diferentes estudios 

podemos obtener el probable valor de lambda 197. 

Los valores tomados fueron; para el valor de carga 1 kN3t2
, como 

velocidad de deslizamiento 15 mm/s333
; aclaramiento radial de 50 mm para el 

metal-polímer031f
• Y de otros estudlos' 97

; la rugosidad para la cabeza de 

Cromo·Cobalto de 3 nm, para el cotilo de UHMWPE una rugosidad de 1,29 

mm, como viscosidad del lubricante liquido sinovial 0.005 Pa-s: módulos de 

Young para el CoCrMo y el UHMWPE se tomaron 210 GPa y 1GPa 

respectivamente; mientras que sus coeficientes de Poisson se tomaron como 

0,3 y 0,4 también respectivamente; calculado el radio equivalente en 3,93 m; 

y el modulo E equivalen e en 2,37 GPa. 
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Sustituyendo todos estos datos nos penni e obtener un valor lambda en 

0,23 que indica que el par polimero-metal opera en régimen de lubricación 

Ifmite (1<1 )' 97. 

También la evidencia a partir de explantes, con presencia de rayaduras en 

la superficie y junto con el volumen de partfculas de desgaste apoya la 

conclusión teórica, de que el par metal-polimero entra en contacto, como 

seria de esperar bajo la cobertura o lubricación mixta. También hay que 

reconocer que odo el desgas e in vNO probablemente dará lugar a un 

cambio en los valores de la rugosidad de la superficie de las superfid es 

articulares. Los datos de articulaa ones protésicas de cadera explanladas 

indica que las cabezas femorales tienden a raspar, mientras que la región de 

la articulación de la copa acetabular muestra una disminución en su 

rugosidad'o ' 97. 

Se ha demostrado que el desgaste aumenta con el diámetro de la cabeza 

femoral de la prótesis de cadera con acetábulo de UHMWPE. Como ya 

hemos visto para otros pares y también en apartados anlenores. Así en un 

seguimiento de 9 a 21 a~os, las prótesis de cadera con cabezas de 32 mm 

de diámetro femoral mostraron una tasa de revisión 2,8 veces mayor que 

aquellos con un diámetro de 22 mm' 97. 

Normalmente el espesor del polietileno acetabular se reduce, cuando la 

cabeza femoral aumenta y las fuerzas aplicadas sobre el polietileno son 
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sensibles a la diferencia radial que existe entre el radio de la cabeza femoral 

y el radio del hueco acetabular, y asi aumentan minimamente las tensiones 

de contacto cuando disminuye el espesor de la cúpula acetabular, a partir de 

que el espaa o libre radial sea de 0,1 mm o menor, y sólo cuando el grosor 

acetabular decrece por debajo de 4 mm y si la diferencia radial es de 0,5 

mm o mayor pueden, aparecer tensiones a nivel del contacto cotilo 

protésico-cúpula acetabularI3
•
309.3S4. 

En cuanto a la fricción podemos dea r que el valor de la fricción puede ser 

convertido en un factor, tal que: 

T 
f -

rL 

Donde T es el torque friccional generado entre las superficies en 

contacto, r es el radio del componente femoral y L la carga aplicada en 

cadera3$e. 

Mediante la realización de pruebas con lubricantes de diferentes 

viscosidades, se pueden llevar a cabo análisis o gráficos de $tribeck. Así 

el factor de moción se representa frente al número z de $ommerfeld ' 97, 

Indicado en la expresión: 
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r¡ 'U'r z= 
L 

Donde 11 es la viscosidad del lubricante y la u es la velocidad de arrastre 

de las superficies de con acto o rodamien o del par articular. 

Si se ob 'ene una tendencia ascendente en el factor de fóoción con 

aumento del número de Sommerfeld esto nos indicaría régimen de 

película lubricante, mientras que una tendencia a la baja indica del factor 

friocional indica un régimen de lubricación mlXto~. Luego este tipo de 

análisis es una buena ayuda para identificar los regímenes de lubricación 

en pruebas 10 VItre. 

Sawae et al, 2006, realizaron estudios:m de tribología probando el 

UHMWPE contra cabezas de acero inoxidable en presencia de vanos 

lubricantes; solución salina, solución salina más albúmina fisiológica con 

hialurónico y el 30% de suero bovino l97 Este informó que la menor 

fóoción se encontró con la solución de ácido hialurónico, con un 

coeficiente de fricción de aproximadamente 0,02. Con 30% de suero 

bovino como lubricante el coeficien e de fricción estaba más cerca de 

0,06. En otro estudio con trib6metros plO·on·disk se investigó la fncción 

de UHMWPE contra CoCrMo y en la presencia de varios lubricantes3~. 

Se encontró que el lubricante tenfa una influencia significativa en la 
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fricción , asi el cambio de disolución median e agua destilada para diluir el 

suero bovino condujo a un aumento en la fricción, mientras que el uso de 

líqUido sinovial perlprotéslco como lubricante se asoció con una menor 

fricción"5. En otras investigaciones sobre fricción con vanos lubricantes 

reportaron que la adición de ácido hialurónico tendió a disminuir los 

valores de coeficiente de fricción, tal Que la ad ición tendido a desplazar el 

régimen de lubricación de mixto hacia condiciones hidrodinámicas197
, Y 

la adición de proteinas en el lubricante tiende a evitar la banda de 

transferencia en la cabeza femoral, que también reportan otros 

autores 197. SIO embargo el COE!' lciente de fricción se mantiene más o 

menos constante en estos casos. Saikko ( 20(6) usando lubricante al 

50% de suero bovino informó de coeficientes de fricción en el rango de 

0,26 a 0,34 para el UHMWPE contra CoCrMo a una presión nominal de 

contacto 1,1 MPa, indicando que tales valores caen en el tiempo debido 

a la degradación de la proteina311
. Otros estudios sitúan el coeficiente de 

fricción para dicho par en el rango de 0,06 a 0,08 trabajando entre 

régimen mixto a l ímrte l~. 

- Una interesante investigación dentro de las prótesis de cadera busca 

replicar las articulaciones sinoviales naturales197 Asf en lugar de dos 

superficies articulares relativamente rigidas, como el UHMWPE contra el 

CoCrMo, ha sustituido el UHMWPE por un polímero relativamente blando 
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como el pol iure ano, es decir forman un par Polluretano-Metal, ver Figura 

59. El objetivo ha sido la utilización del concepto de "capa blanda" para 

fomentar la lubricación elastohldrodlnámlca e Intentar que las dos superfiCIes 

se vean separadas por una película de flUido lubricante, como ocurre con el 

cart flago de las articulaciones sinoviales naturales. En tal situación, tanto la 

fricción y el desgaste se minimizarfan. Aun asr, una de las principales 

preocupaciones en este par, es el tramo de arranque, es decir cuando la 

superficie relativamente blanda se pone en contacto con la superficie de 

contacto más duro197
• Sin embargo, aun con es e inconveniente, los estudios 

de simulaCIón han demostrado la reducción de la friCCIón y el desgast.e a 

aproximadamente un te rcio frente a las copas acetabulares de UHMWPE 

convencionalesJ.47. AsI, se ha informado de res Itados positivos en un 

estudio de 48 meses con ovejas. También se ha comparado el desgaste del 

UHMWPE frente al pOliuretano en tribómetro, resultando una reducción a la 

mitad del desgaste del poliuretano frente al UHMWPE)3s. y en otro estudio, 

aunque de un solo paciente, con un par explantado se pudo determinar el 

bajo desgaste, la blocompatibllldad y adecuación del material como 

superficie de soporte fñccional3<2. 
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Figura 59. Copa acetabular de POliuretano(Par Poliuretano-MetaQ. 
Fuente: Siebert el al. 2008. 

1.10.1 PAR CERAMICA-POLlETILENO 

Como adelantamos el pOlietlleno de ultra alto peso molecular (UHMWPE) 

sigue siendo el material de mayor éxito usado en los co ·Ios frente a cabezas de 
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superficies duras. También indicamos que el UHMWPE ha sido utilizado en una 

amplia gama de pró esis articulares desde que el Dr. Chamley introdujo por 

pnmera vez este componente acetabular de las prótesIs de cadera y que las 

características de desgaste del UHMWPE utilizado es ahora un factor de control 

para decidír la durabilidad y la supervivencia a largo plazo de las prótesis 

articulares artificiales. 

En la mayoria de los actuales implantes pro ésicos de cadera consiste en una 

cabeza femoral (CromcrCobalto) articulada sobre una copa acetabular de 

Polielileno de Ultra-Peso Al o Peso Molecular (UHMWPE), ver Figura 54. 

Sín embargo podemos afínnar que el cid o de vída de la copa de políebleno al 

menos se duplica con el uso de cabezas femorales de cerámlca'33, como la 

alúmina para el par UHMWPE-alúmina, ver Figura 60. Asl las cabezas 

femorales de cerámicas son recomendables para minimizar el proceso de la 

aceleración del desgaste por partrculas de tercer cuerpo25,. 

l uego la cerámica de alúmina se introdujo como una superficie friccional contra 

el polietileno en 1971 y como una altemabva a la del par metal-poliebleno. 

Desde entonces, la cerámica de alúmina se ha utilizado en la artroplastla total 

de cadera con éxito durante más de 35 ar'los. Y como ya se indicó, la alúmina 

de primera generación tiene una densidad baja. una microestructura muy 

gruesa, y ya en 1980 aparece la alúmina de segunda generación que tiene un 

amaño de micro grano reducido. A partir de 1990 la alúmina de ercera 

generación "forte' presenta una resistencia mecánica mejorada, tamaño de 
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grano de microestructura más reducido y a prueba de carga, fabricada me<1iante 

el uso de prensado isostático en ca liente. En el 2000 tenemos la cuarta 

generaCión "delta", con un material de alúmina con nueva matriz compuesta y 

con las propiedades del matenal mejorado199
. Así las ventajas de la utilización 

de cerámica de alúmina como una superficie friccional en la artroplastia total de 

cadera están relacionadas con su dureza, capacidad de humectación, régimen 

de lubricación en peUcula fluida, alto umbral de oxidación, resistencia a los 

arañazos y su alta biocompatibilidad'Ot. 

También en el apartado donde desarrollamos el par UHMWPE-metal 

documentamos respedo al polletileno sus características y propiedades (Tabla 

17), las fases de su proceso productlvol1 1 (Figura 56), los 'pos de resina 

usados en su fabricaclón21 1 (Tabla 18, 

Tabla 19, Tabla 20), la moñologfa18 y los problemas derivados de esta211 

Enumeramos las ventajas y desventajas derivadas de los procesos de 

esterilizaciónU 5.211.m (Tabla 21) y de su proceso de empaquetado2'1 (Tabla 

22). Se desarrolló el efecto de la correcta alineación del componente acetabular 

para un óptimo rendimiento clfnlco34.35.13S.2t2. Por otro lado el efecto de las 

cabezas femorales grandes (cerámica o metal) se han vinculado con mayor 

desgaste de los revestimien os acetabulares de polietileno tradicional de peso 

molecular ultraalt041
, pero esta tendencia no parece trasladarse a los 

revestimientos de polietileno altamente entrecruzado 137.1~S . 
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En dicho apartado se desarrolló lostactores que inciden en el proceso de 

producción del polietileno altamente entrecruzado asi como de sus 

caracteristicas181, diferenciando entre primera y segunda generaa6n1~.187 .255 , 

Figura 58. Alertando sobre el entrecruzamiento excesivo, como causa de un 

menor rendimiento cllnico general. al disminuir algunas propiedades mecánicas, 

como la resistencia final a la tracci6n y la resistencia a la propagación de grietas 

por taliga1
8$ Relacionando ademas el menor desgaste de este tipo de 

polieli leno con lo que algunas inves 'gaciones han sugerido sobre que las 

partícu las de 0,1 a 0,5 ~m son más activas en términos biológicos que las 

partícu las más grandes101.124. 

En cuanto a los tipos de cabezas femorales cerámicas podemos decir 

que la alúmina (Al20~) y óxido de circonio (~) han sido ampliamente 

utilizados como s perticies de rodamiento resis ente a los arañazos contra el 

polieti leno. Tanto las cabezas de alúmina, como las de zirconia tienen una gran 

dureza y resis encia, que las hacen resistentes a los arañazos, y esto permite 

redua r el desgaste por abraSl6nt
t!l . 

La resistencia a la fractura de óxido de circonio se presenta como casi el doble 

de la de alúmina. Esto en el óxido de circonio permite cabezas más pequeftas y 

más longitud de cuello que en la cerámica de alúmina sin aumentar el riesgo de 

fractura . Sin embargo, las cabezas de circonio no se han aceptado. 

cl inicamente hablando, tan bien como las cabezas de alumina2S9.324
. Y es que, 

como ya hemos adelan ado, puede darse en el medio in vivo una 
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transformación de fase que puede ocurrir duran e un periodo de diez años, 

apareciendo desprendimiento de grano, rugosidad, minoración de las 

propIedades de desgaste, y la aparición de un problema de fractura que ha s do 

relaCionado con la fabricación, dando como resultado la rebrada de las cabezas 

femorales de circonio en el mercado en at'lo 2002" ", 

La baja resistencia a la fractura y el comportamiento elástico lineal demostrada 

por la cerámica la hacen propensa a la rotura por estrés El riesgo de fractura 

de la cabeza de alúmina es bajo pero es necesaria una nueva intervención si se 

produce, y los resultados de la artroplastia de revisión de la fractura de la 

cabeza femoral de cerámica pueden oomprometer la de revisión debido a la 

retención de fragmentos de cerámica, que se ha demostrado, incrementan el 

desgaste y pueden aumentar la osteolisis futura, Pacientes con sobrepeso y las 

reconstrucciones con longitudes de cuello más largo parecen estar en mayor 

riesgo, Teóricamente, las mejoras en el diseño de cono Morse y fabricación 

pueden minimizar o eliminar este problema 199, 

Clínicamente el riesgo de fractura de la cabeza de cerámica parece ser mayor 

en par cerámica-cerámlca que en cerámica-políetileno. Willmann387 Informó 

sobre una tasa de fractura de 0,02% en 1,5 millones de cabezas desde 1974. 

Fri tsch et al. (1996) analizaron durante el periodo 1974 a 1996, 4.341 prótesis 

con cabezas de cerámica de alúmina de las cuales 2.693 eran contra cotilo de 

cerámica de alúmina y 1.464 contra cotilo de polietileno 132 Se informó sólo una 

fractura de una cabeza de cerámica de alúmina para el par cerámica de 

alúmina-polieti leno y siete fracturas en alúmina-alúmina, estando cuatro 
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fracturas relacionadas con un trauma directo, dos fracturas es aban 

relacionadas con la compresión del cuello y una se debia a la fatiga del 

material. Helsel informó sobre dos fracturas traumáticas de cabezas de ahimina 

contra polietileno en un estudio de 2.356 prótesis de cadera In . Otros informan 

sobre un tanto por ciento de rotura de estos componentes bastante bajo y del 

orden del 0.01 % para el caso de cabezas femorales de alúmina frente a cotila 

de polietileno143 En revisión de la literatura, se llega a la cond usión de que una 

fractura de la cabeza alúmina se pueoe prevenir mediante el uso de la 

combinación del par alúmina-polietileno l99
. 

La capacidad de humectación del materl.al cerámico es otra propiedad 

importante. Las cerámicas son más hidrofllicas y tienen una mejor lubñcación y 

una menor fñcciónm , 

Respecto a las parbcularidades para este par: 

En estudios In vitro con simulador de prótesis de cadera de cerámica de 

alúmina-polietileno. la tasa de desgaste del polletHeno contra cabeza de 

cerámica de alúmina fue menor que la de palie ·Ieno contra metal 

Además, a volúmenes equivalentes de particulas, las partículas de alúmina, 

dinicamente hablando, mostraron ser menos tóxicas que las partículas de 
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cromo-cobalto. la principal desventaja del uso de pares de alúmina­

polietileno implica el riesgo de fractura de la cabeza de alúmina y su cirugia 

de revisión y desgaste por tercer cuerpo debido a transferencias metálicas 

que aumenten su rugosidad y que lleve a mayor desgaste del pohetíleno11l11
• 

Hay pocos estudios de prótesis de cadera de par alúmina-polietileno en 

simuladores. Salkko et al. 314 informó que la tasa media de desgaste contra 

cabezas de alúmina fue generalmente más baja que contra cabezas 

metálicas, usando un simulador de cadera con solución salina como 

lubricante, aunque genera dudas sobre su extrapolación clinica314
• Ademas, 

Clarke et al.so han reportado estudios de simuladores de cadera en suero 

bOVino para el par alúmina·polietileno Indicando un promedio de reducción 

del desgaste del 50% frente a los sistemas de metal-polietilen06o
• También 

hay resultados contradictorios sobre la tasa de desgaste de la alúmina frente 

al polietileno, asr en un estudio sobre prótesis recuperadas Bragdon et al 

sugieren que las tasas de desgaste de alúmina-polietileno no son 

sustancialmente diferentes de metal-polietileno36
. Sin embargo, Kusaba y 

Kuroki encontraron menor desgaste del polietileno contra la alúmma en 

comparación con la cabezas de CoCr de 32 mm213. En la práctica cllníca, 

también han sido los datos confusos sobre el desgaste de alúmina­

polietileno a pesar de que en su mayorfa muestran resultados 

alentadores 199, 

Concre amente Ratios de desgaste volumébicos obtenidos por test y 

recuperación de prótesis, ver Tabla 5, están en un rango de 15-50 mm3/año 
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han sido reportados'94 para este ipo de par friccional y en un rango de 50-

150 Ji miaño en ratlos de desgaste IineaI1... En otras investigaciones2J.I 

con simuladores de desgas e se ha comparado diferentes pares friccionales 

de cerámica contra UHMWPE resultando para el par Zirconia-UHMWPE 

desgastes lineales entre 0,1 Y 0,2 mm/1 el ocios con desgastes 

volumétncos entre 31 y 67 mm31106 c.clos frente al par de Alúmina­

UHMWPE con desgastes lineales Idénticos y volumétricos similares entre 

31 y 79 mmJ/106 ciclos. 

Asl, como hemos repetido, el debris del desgaste del UHMWPE generado 

en la superficie articular protésica entra en el tejido periprotésico donde se 

dispara un mecanismo de defensa en la célu las del hueso, El resultado final 

es la resorción ósea osteoclástica, que lleva a la osteolisis y al aflojamiento 

de final de la prótesis. No es el volumen de las particulas de desgaste sólo 

lo Importante en este mecanismo, tanto el número de partículas como el 

rango de su talla,'34,1.1,157,158,1.3.38O en el rango de talla 0,2- 0,8 ¡.tm se 

produce la más alta respuesta biológica en el organ.smo'80,21 •. y se ha 

demostrado que el rango de tamal'\o de partlculas comprendido entre 0,2 y 

7 J1 m puede desencadenar también respuesta inmune con reacción 

osteolítlca '34,W ,,57,158,m .3Bo. Esta osteolisis, ver Figura 57, se da en mayor 

medida en lo pares de fricción de superficie dura sobre blanda, como el par 

UHMWPE-cerámica debido al polletilen0350,m . Pero Tipper et al.357 

demostraron que un relativo y pequeño número de grandes partfculas 
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podian dar lugar a una mayor proporción de desgaste volumétrico otal, aún 

con una baja actividad bioIÓgica361.358, Y es que ind uso en el UHMWPE se 

han reportado partículas de talla nanométnca no sólo en estudios In vitro 

con simuladores sino en tejido peripro ésico·16,m . 

También vimos en el apartado anterior correspondiente al desarrollo del par 

UHMWPE-metal que también se consiguen tasas de desgaste mucho mas 

bajas con el polletJleno altamente entrecruzado y que por lo tanto ayuda 

a la longevidad del implan e retardando la posible aparición de pérdida ósea 

y aflojamiento del implante, Indicando que el porcentaje de reducción de la 

tasa de penetración de la cabeza femoral ha oscilado entre el 23%85 y el 

95% 110 comparativamente con el pOlietileno tradicional (sin esterilización 

con radiación). Y el desarrollando polletllenos altamente entrecruzados 

de segunda generación mediante métodos altemativos1
0

2
,272 para eliminar 

los radicales libres, para maximizar la resistencia al desgaste sin la 

reducción de las propiedades mecánicas que se relaciona con la fusión 

postirradiación. 

Por lo pronto se conoce un ensayo dlnico utilizando alúmina contra 

polietileno altamente reticulado, Kim et al. ~ informó de una penetración 

media anual de 0,06 mm en artroplas 'a total de cadera no cementada con 

cabeza cerámica de alúmina ' orte" de 28 mm, después de 5,6 años de 

seguimiento en 100 pacientes menores de 50 años de edad. Y Callaghan 
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sigue utilizando alúmina conlra polietileno altamente reticulado en los 

pacientes con mayor riesgo de desgaste42
, Estos polietilenos por el 

contrario, muestran una disminución de la resistena a a la rotura (baja 

plastlcidad172
, En general , hay menos tolerancia que con polietileno 

convencional, y las desventajas se asemejan a los pares de cerámica­

cerámica, Pero la mayoria de los informes de resultados cHnicos confirman 

una buena tendencia 199, 

Advirtiendo pues de que se requerirán afios de seguimiento cllnico estricto 

para de erminar la seguridad y la eficacia de estos métodos de 

entrecruzamiento desarrollados hace poco para disminuir el desgaste o la 

osteóllsls·188
. 

- También existe relación entre el desgaste del UHMWPE y la rugosidad 

superficial media en superficies protésicas articulares·97 Esta es la razón 

por la cual las cabezas femorales de alta dureza como las de alúmina son 

preferidas frente a otras más susceptibles a los arañazos. Arafiazos que 

pueden deberse a fragmentos de hueso o agentes usado en la 

cementación1i7
. En este sentido, dado uno de los mecanismos principales 

de desgaste que es la abrasión para prótesis de cadera' el que existan 

menos microasperezas o rugosidades de la superficie más dura o áspera 

como es el caso de la cerámica frente a las aleaciones metálicas evita el 

que es a microasperezas ocasionándole desprendimientos de debris al abrir 

surcos sobre la superficie blanda. Asi tenemos rugosidades de la cabeza 
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femoral pro ésica de alúmina4
.3$3 de O,OO6-Q,03 I m R~ frente a la cabezas 

de aleación metálica3G3 CoCrMo de O,04 ¡. m R •. 

En lo referente a la lubricación del par UHMWPE-cerámica, el modelo 

desarrollado en el apartado anterior ·ball·ln·socke de próteSis articulares de 

cadera es perfectamente válido la equivalencia con el ball-on-plane 

empleado en teolia elastohidrodinámlca155 (ya adelantado en el apartado de 

lubricación con el parámetro lambda). Este nos permite calcular la peHcula 

minima efectiva hmin vista anterionnente el apartado del par UHMWPE· 

metal y de la cual se obtiene el factor de régimen de lubricación ~ 

Tal que >-'< 1 indca lubricaoón limite, >-'>3 indica lubricación de 

película y entre estos dos valores tenemos lubricaoón mlxta' l1,;. Así en una 

investigación363 en la que las cabezas femorales de metal o de cerámica 

cuando se friccionaron contra el UHMWPE bajo una carga dinámica 

fluctuante (minimo de 100 N a 2000 máximo) y sometido a un movimiento 

sinusoidal de amplitud 25° y frecuencia de 0,8 Hz con el par lubricado oon 
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Carboximetilcelulosa (CMe) en viscosidades realista se comprobó que las 

articulaciones de UHMWPE sobre me al o de UHMWPE sobre de cerámica 

trabaja en el modo de lubricaCIón moda. Esto concuerda con los cálculos 

teóricos de lambda <1. 

En cuanto a la fricción se conocen estudios'67 donde se ha obtenido el 

coeficiente de friccl6n determinado con adlci6n de soluci6n salina dando un 

valor de 0,05. AsI en la Investigacl6n3S3 nombrada en la que las cabezas 

femorales de metal o de cerámica cuando se tñccionaron contra el 

UHMWPE bajo una carga dinámica fluctuante (minimo de 100 N a 2000 N 

máximo) y sometido a un movimiento sinusoidal de amplitud 250 y 

frecuencia de O 8 Hz mostraron factores de fricción de 0,03, cuando el par 

fue lubricado con CarboXlmetilcelulosa (CMC) en viscosidades realista. 

Otros estudiosv. para dicho par Alúmlna-UHMWPE dan valores también del 

0,05 en agua destílada y del 0,16 sin lubricación (en seco). 

- En cuanto a los chirridos. es otro problema de los pares de alümina­

alúmina cuyo fenómeno no se ha Informado en el par alúmlna-polletlleno. 
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Figura 60. Par UHMWPE-A!ümina. 

As! pues el éxito a largo plazo en la experiencia cllnica con el UHMWPE ha 

impulsado el desarrollo del polietileno altamente reticulado, más resistente al 

desgaste combinado con cabezas femorales de cerámica. Y podemos decir 

que los reportes clínicos sobre desgaste de estas articulaciones pro ésicas 

muestran una reducción significativa del desgaste del polietileno en 

comparaa ón con la artlculaa ón metal-polietileno. Sobre todo, al rebajar el 

umbral de la probable osteolisis dado este menor desgaste. Además. la 

incidencia de fractura de cabeza de alúmina es poco frecuente en comparación 

con las superficies de soporte de cerámica-cerámica 199. 
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2 JUSTIFICACiÓN Y OBJETIVOS 

2.1 JUSTIFICACiÓN 

Cada vez se avanza más deprisa dentro del campo de las protes s 

de cadera, siendo entre otros factores fundamentales el disel'lo de estas, 

los materiales usados y la técnica quirúrgica. En esta tesis nos 

centramos en cómo afecta la tribologia de los implantes protésicos de 

cadera primaria, y en concreto el desgas e de los pares de fricción 

núdeo cotileo-cabeza femoral, al éxito o fracaso temporal de una 

prótesis adecuada a cada paaente. 

Particularmente los ratlos de desgaste, como indicadores de la.s 

partfculas de desgaste o debris de los implantes. nos informan del riesgo 

de reacciones adversas y que puede conducir a una pérdida sustancial 

de hueso alrededor del implante y por consiguiente a la distensión de la 

fijación. Por ello esto muchas veces requiere una operación de revisión, 

en la que se sustituye el implante suelo con una prótesis de revisión 

conllevando operaciones de revisión complicadas, caras, y con 

resultados a veces melertos. 
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2.2 OBJETIVOS 

La preocupación por el desgaste de materiales empleados en los pares de 

fricción y sus consecuencias sobre la calidad de vida, en especial Iñnculados a 

los parámetros de dolor, movilidad y marcha, y que pueden afectar a la 

longeVIdad de los Implantes protésicos, en particular los pnmarios, nos ha 

llevado a elaborar el presente estudio técnico. 

Para ello evaluamos el desgaste "in vitro" mediante simulación mecánica o 

trib6metro y comprobamos si existe correlación en tre el desgaste de cada par­

fricción-tipo empleado en el ámbito cllnico y los parámetros de dolor, movilidad 

y marcha que afectan a la calidad clinica de los implantes primarios de cadera, 

conere amente los realizados en el Servicio de Trauma ologia y Cirugia 

Ortopédica del Hospital Universitario Insular Materno Infan iI de Gran Canaria 

(CHUIMI). 

Por otro lado, como hemos adelantado, la artroplastia total de cadera 

primari a se ha vuelto una intervención de primera necesidad y en constante 

demanda dado el inaemento y longevidad poblacional. Esto conlleva ser más 

eficiente en politicas de gasto sanitario y por lo tanto acertar en el implante a 

usar en la práctica quirúrgica habitual. Máxime en un periodo de crisis que 

solicita de nosotros como profesionales que nos reinventemos y que con menos 

logremos más, sin someter al paciente a drferena as en su calidad de vida, más 

bien ai contrario. 
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Asi en la presente tesis dodoral nos hemos propuesto los siguientes 

objetivos: 

a) Verificar y evaluar la relación entre el desgaste asociado a cada par friceión 

o par fricción implantado y el dolor, la marcha y la movilidad 

experimentada en el postoperatono y siguientes etapas. 

b) Contribuir a la toma de decisiones sobre el par fricción a utilizar en cada 

paciente, para un buen implante que dé al mismo cal idad de vida en función 

de los parámetros dinicos (dolor, marcha y movilidad), presencia de 

osteolisis, lineas escleróbcas e hipercaptación. Ayudando a decidir sobre el 

par fricción más adecuado en la práctica quirúrgica Que dé lugar a una 

mejor respuesta cl/nlca 

e) Verificar relaciones entre los Indices de valoración ellnica de Merle 

D'Aubigne y las particulas de desgaste asociados a cada par. 

d) Establecer relación estadlstica entre valoración subjetiva radiológica y 

gammagráfica y los pares friceionales asociados, 

e) Comprobar mediante simulación In vltro el nivel de desgaste que se 

produce en el par fricción tipo UHMWPE-metal (CoCrMo) u 'Iizado 

quirúrgicamente y comparar los resultados con el de otras investigaciones. 

f) Evaluar mediante simulación in vitro el nivel de desgaste que se produce 

en el par fricción tipo UHMWPE-cerámica (Alúmina) utilizado 

quirúrgica mente y comparar los resultados con el de otras investigaciones. 
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g) Estudiar mediante simulación in vitro el nivel de desgaste que se produce 

en el par fricción tipo Metal (CoCrMorMetal (CocrMo) utilizado 

QUirúrgica mente y comparar los resultados con el de otras investigaCIones. 

h) Identrf1car mediante simulación in vitro el nivel de desgaste que se 

produce en el par fricción tipo Cerámica (Alúmlna)-Cerámlca (Alúmina) 

utilizado qulrúrgicamente y comparar los resultados con el de otras 

investigaciones. 

i) Comprobar mediante estudio In vltro que par muestra caracterfs icas 

superiores frente al desgas e en cada uno de los pares 'po de par fricción 

evaluados y testeados en nuestro simulador. Comparando los resultados 

con el de otras investigaciones y establecer Su clasificación de menor a 

mayor. 

j) Obtener ratio s de desgaste anual y velocidad de desgaste en relación a 

la carg.a aplicada en simulador IJibomélJico. para cada par fricción tipo 

k) Discutir y establecer asociaciones con otras investigaciones técnicas y 

dinicas. 

1) Finalmente contribuir, en mayor o menor medida con esta tesis y según 

nuestras posibilidades. a profundizar en el conocimiento en el campo 

trlbológlco-c:llnlco. 

3 MATERIAL Y MÉTODO 
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3.1 ESTUDIO EXPERIMENTAL 

Realizamos los estudios de investigación, descmos en esta tesis, 

utilizando los recursos técoicos-experimentales y e/rnicos que han sido 

facilitados por el Departamento de Ciencias Médicas y Quirúrgicas a través de 

los directores de esis y con la colaboración de los laboratorios de los lES 

Politécnico Las Palmas y talleres profeSionales mecánicos pnvados y 

especializados. 

ConCl'etamos los pares de fricción tipo a estudiar, en la Tabla 23 , Y que se 

han venido implantando en el actual Hospital Universitario Insular Matemo 

Infantil de Gran Canaria (CHUIMI), los cuales se asimilan con la relación 

muestral a estudiar de los pacientes implantados con prótesis de cadera 

primaria con un horizonte temporal de S años de antigüedad en la valoración 

clínica, y con un honzonte temporal para el estudio de desgaste in vltro de 10 

años (10'106 ciclos en una prótesis articular de cadera). 

Este horizonte, del estudio té01ico, se considera adecuado en el estudio 

tribométrico ya que estudios con periodos de duración menores que 5'106 cie/os 

hacen diflcilmente perceptible la fase de steady-state&2, particularmente en 

pares de superficies duras. Además, también es interesante pues o que la 

supervivencia de las artroplastias a los 10 años es del 900/0~6 y sabiendo que 
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un periodo de simulación igual a 10 millones de cidos (107 ciclos) equivalente a 

10 años de vida útil de la prótesis in vivo. 

Todas las cabez.as femorales y cotilas pro tésicos tipo, y representativo de 

cada par implantado, fueron summistrados ,gradas a la colaboración del 

Departamento de Ciencias Médicas y Quirurgic;as a través del esfuerzo de los 

directores de esta tesis, referenaados según consta en cada catálogo e 

indicado debajo en la Tabla 23 

como ~beu ( 

lIPO PAR F~brÍC4nte (N6deol c.óOig1o CABEZA tÓCIfi1J cPmm) 

1 PI~ Ort~4ped1CS UH MIVPE lS,m CaCrMo 16182 28 

2 Plus Oni"()pedl(s UIl IAI\fP[ 1547,2 AIGlIlra 16152 28 
BICOfI PUlse 

3 stn/t/I&nephello' CoCrMo PlUSMET ~ CoCrMo PLUSMEl tJ 28 
BICOO·"lUS ~ BIOtOX rJ fo ne 

4 sm.tJ!&ne pIlello' i\llmlna BIOlOX e fotle A"nir~ 28 

(") ~esor UHIiMlf'E 10.3. (- )AllIl'llna AI¡O} -') Qo'CrMo contenido Carbono 0.24% 

Tabla 23. Pares de fricción tipo 

Ya continuación las referencias y especificaciones de catálogo. 
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1 462 7 mm 40 44 

15463 22 mm 46 

154 4 27 mm 48 

15465 22 mm 50 

1!>4/0 :.!~mm 4 

15<171 8mm 48 

15477 78mm 5 - 5 
1 473 78 mm 54 56 
15474 28mm 58 68 

1548 1 32 mm 50-52 

15 82 32 m 1 ~4-

1 !>1I13 " mm - btl 

• Cono Longitud del cu~II~ · 

16181 28mm 12/14 S 
16182 28 mm 12/1 M 

16183 28 mm 12/14 l 
16184 28 mm 12114 Xl 
16185 '8 mm 12/14 XXl 

16186 28 mm 14/16 S 
16187 28mm 14/16 M 

16188 28mm 14/16 l 
16189 28mm 14/16 Xl 
16190 '8 Illm 14/16 XXL 
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. . 
. Art. I'!0' . . o Cono longitud del cuello 

16151 28 mm 12/14 S 

161S2 28 mm 12/14 M 

16153 :>8 mm 12/ 4 L 

16161 32 mm 12114 ~ 

16'6' 32 mm 1:.l1 14 M 

16163 32 mm 12/1 '1 l 

66011 36mm 121 14 S 

66012 36m".. 12/14 M 

66013 36 mm 12/14 L 
66014 36 mm 1'"4 XL 

IMCX)tI,.PlUS . Si.fotlM'l'\lI ele r~ oon la e Ge lcer.wnac./oetim-!a 
'",,*'."""""'0 BtOlOXC'foll. 
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HtI J .. uctlefOt I t),61Iol.iPtrk1lll,. .. e ray 

..... ...-.... 1iIe6Ioft~ 

• Conk.I 
O (4"0 tau (e: • ''OIt1 

IIICQU'Luse ~. 
I'UlSUET. 
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• 

• Cot\O 
12f1 4 CO"D h" f r· ' /h'l 

• LongItIaIdeos de- c"eUo 
b' ..dd ~4.IoS " , l,)IUoo. .. , "'_ '" ""_4 = 040 
D cor \1 cM "tA 

• M"' ... 4f 
_ • Oc OC >OPfr " n GO ~z,.1 • r:;o ~08 
*-d:)~, COCr1.Ie f)1r Ii!!~n b Qt'IIJ..ISO "-41 AS'\I F7!9 

v pt tn ClwurimllQ.d n Wf;1Qnt1 el m l yerntNttdo 
.. DO 1S05G32·' Si,., ' 

..... do da" do lo 1S05m.' ho"" 
o.ov" 190 ~ 9. ... 
ASTW F19t CbCNo SI • Si 

Habitualmente el simulador de desgaste o tribómetro más común y usado 

es el "PIN-ON·DISC-. el cual consiste en desplazar la muestra a una velocidad 

constante mientras se le aplica una fuerza perpendicular con un punzón cuya 

punta de contacto es un pin del material elegido El punzón está unido ai 

extremo de un brazo balanceado sobre el cual se aplica la carga ins alado en 

un soporte móvil. Veamos una representación esquemática de este tipo de 

trib6metro en la Siguiente Figura 61: 
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Figura 61. Representaciones esquematlCas del prlnoplo de pln-on-dlSC en test de desgaste o 
tribómetros. 
Fuente· Sawae y Imperial College Press 2009 

Para nuestro caso, y para la evaluaci6n del desgaste de nuestros pares de 

fricci6n, el disposi ·vo que hemos utilizado es un disel'lo de simulador de 

desgaste o tribómetro, adaptando al efecto, siendo una maquina de taladro 

vertical oon oondiciones ecnicas para ello, oonsiderando movimiento uniaxial a 

carga constante, siendo permanentemente equilibrada evitando que la presión 

disminuya al reduCIrse el contacto por desgaste, estando además en ambiente 

lubñcado y asimismo a temperatura constante. 

Veamos el dispositivo y un esquema del mismo en la Figura 62 
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nle <Na!lCe 8 -----o4Il 
"I:!Iamc 1Iv.lnce 1C"'tD 7 - ----i 

I~ In 

prn: pa 6 - - _ _ -K.~I '""2:::=1 

Plaro " torIO 4 -::::::::::~!:==t,;t~ -;_---10 CCl4Llrnn&-"lflotl 
r.tesa :3-

Mensula 2 13 nJaoon &1!1n de la rr.esa 

lIes 1 --¡!I!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!!! 

Figura 62. SimUlador-tnb6metro uti zado (Adaptación taladro vertical industnal) y esquema. 
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y que tiene las s gulentes especificaciones técnicas, TC-32 ERLO en la 

Tabla 24 : 

CARACTERISTICAS 

Ca 
Ca . 

Tabla 24 Especificaciones téalicas del modelo TC-32 ERLO 
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Luego la opción elegida y utilizada es mejorada sobre el simulador o 

lribómelro "PIN-ON-DISK" y como se vera mas adelante los resultados son 

acordes y en Unea con los simuladores utilizados en otras investigacione.s, 

Con esta aplicación y evaluación del desgaste que planteamos 

conoceremos los datos directamente sobre los modelos de prótesis fabricados y 

que son utilizados de forma habitual en la practica quirúrgica del entorno del 

Hospital Universitario Insular Materno Infantil de Gran Canaria (CHUIMI), al 

seleccionar pares tipo o modelo 

Podemos pues describir el dispositivo de desgaste o simulador como de 

una única estación y por lo tanto sólo se puede probar un par fricción por 

Intervalo de tiempo, Asi nuestra práctica compara el desgaste de cuatro grupos 

diferentes de pares de fricción , con cabezas de 28 mm, que actualmente se 

encuentran en el mercado y son representativos de los que se han venido 

implantando en el hospital en más de los 5 años inves 'gados dfnicamente y ya 

indicados en la Tabla 23. 

Se obvian los movimientos de abducción, aducción y ro aciones internas 

y externas, por el propio diseño de la máquina, que nos simplifican el modelo y 

no tiene un excesivo impacto sobre el fenómeno del desgaste ya informado por 

otras Investigaciones, además de no permitirto técnicamente el simulador 

bibómelro utilizado. 

En la máquina o simulador se encajan firmemente en el eje de rotación la 

cabeza femoral , y los cotilos son soportados por sus respectivas copas 

acetabulares que son también fuertemen e sujetas por uti llaje al efecto, Por lo 
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anto la carga se consigue por desplazamiento y presión del eje vertical sobre el 

cotilo, siendo la carga testeada por báscula horizontal situada sobre la bandeja 

de soporte de la máquina. Al iniCio de cada periodo se cruza la medida con 

dinamómetro de preclsi6n y a compresión como se descnbe técnicamente más 

adelante. 

Se considera un medio de fric66n lubricado y para ello se uti liza 

recipiente contenedor donde está el par fricción en prueba, y dicho medio se 

mantendrá a temperatura constante de 20±1°C (controles del recipiente y de la 

emperatura ambiente) siguiendo asi la recomendación que evite la degradación 

del medio lubricante por uso, teniendo además la ventaja de que el control de 

temperatura es mucho más simple con Intervalos de control más largo, siendo 

innecesarios parar antes de cada cambio de ciclo de carga y descarga. 

Evitando la complicación que se da a temperaturas a 370C que puede dar lugar 

a la desnatural ización prematura de las proteinas del suero contenido en el 

lubricante, y el precipitado de componen es asi como evitar el uso de 

antibióticos para la proliferación de microorganismosl 'o. 

El lubricante se conforma en 500 mi en base a 33% de suero bOVino y 

67% de agua ion izada, cambiando el lubricante por lo menos cada S millones 

de ciclos, tal como recomienda183
. ' ''' la norma ISO 14242. 

El rango de marcha fue valorado en 46° de movimiento de flexión­

extensión con un recorrido por paso-cid o de 0,0224798 m para cabezas 

femora les de 28 mm, siendo adeoJado ya que la marcha humana en general 
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alcanza un máximo de 20" en hiperextensión y 30" en flexión nonnal. Figura 63, 

y dentro de los especificado también por la n<>nna 1$0 14242 Y la curva de 

PauL 

PI .... Idol 1'0 .... Estudio CiIlfIÑIkIO de lu"'eruII el lnltn-alo I de lurareN. 

En el rr_.,1I) "" """oog"" de 10$ ""d.a dehuelo.. l . co!knesa cerca d.uN 0_. nll'Utr.J1 y •• 
m ... ", .... ckecd6n d. l. Reol .... 

" ... 

I 

udlo a-rnrico do lo c.>d ... In I lnIIrvIIo • d m.Ifdg. 

Figura 63. archa humana extens 00 y flexión. 
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Se representa a continuación el esquema de reconido de un ciclo o 

movimien o de extensión-flexión de la cabeza dentro del núcleo del cotilo en la 

Figura 64. 

- -.­. 
• 

'. 

" 
" 

• • • . , 
• 

, 

Figura 64. Representación del recorrido de la cabeza femoral en el núcleo 
cotileo por ciclo o paso. 

De este esquema deducimos que el reconido de la cabeza femoral 

dentro del núcleo del cotllo es el arco del movimiento flexión-extensión indicado 

en 46° Y sumando dos veces dicho arco se obtiene el reconido de un paso de 

marcha convencional, y que definiremos como ciclo: 

2nr 2x~ = O 0224798 m 
3600 ' 

O,0224798m :::: 1dclo = 1 paro 
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Siendo rel radio de la cabeza femoral. 

y si el reconido tola I de la cabeza femoral dentro del cotilo o de una 

vuelta es: 

2$ = 0,0879646 m 

Tenemos que cada vuelta de la cabeza femoral en el simulador son 

0,0879646 m y un paso de marcha completa se corresponde con 0,0224798 m, 

visto arnba, correspond endo por cada vuelta 3,913 ciclos o pasos: 

0,0879646 = 3913ados 
0,0224798 ' 

Tendremos en cuenta que en la marcha humana normal se bene un 

movimiento de 2J3 en carga y de 1/3 en descarga. También sabemos que la 

actividad es lo que más afecta al desgaste y en pacientes de artroplastia tola I 

de cadera se considera que en su marcha recorren aproximadamente 1,1 
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millones de pasos por año389
• Y se tomará el da o ajustado a 1 10& pasos/año 

puesto que es el estándar utilizado en todos los estudios in vitro, es decir que 

108 ciclos equivaldria a un año recorrido, para nuestros cálcu los trlbométrlcos. 

La carga que utilIZaremos aun estando limitada por el propio simulador, 

que permite un má)<imo de 70 kg para el acero según las especificad ones 

técnicas del aparato utilizado, es una carga lo suficientemente real y por lo tanto 

comparable con otros estudios in vivo ,e in vitro, y que además comparable los 

resultados a través de la tasa de desgaste (mm'/N·m). Luego, de lo indicado 

sacamos que durante el ciclo de carga de 2/3 tendrá una carga de 686,70 N Y 

aplicaremos 68,67 N durante el periodo de descarga, al aSImilar un valor 

desfavorable con un rango máximo de un 10% sobre la carga total. Como 

hemos dicho, la carga es regulada durante cada periOdO de carga o descarga 

mediante báscula de plataforma ubicada sobre la bandeja soporte y sobre dicha 

báscula, ver especificadones &cnicas en Tabla 25, se apoya el bote lubricador­

contenedor donde es á inmerso el cotilo y la cabeza femoral testada, rabajando 

a fricción en carga en cidos que describiremos. Al inicio de cada periodo de 

ciclos de prueba se cruza la medida de la báscula con un dinamómetro de 

precisión y a compresión. Tabla 26. 
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EspedfiCDC1Dn"" técnlCD" 
Modc de IWnOO de c.p, lec:t ra LJ dl,ddd Pe PI"t" 'orm,, 
b 1a con per..ado neto 
plM forma [O] [ ] [ o] (mm] 

150 so .100 4.5 325)( 31S )( SS PCE-P8 SO 

po de 
re~u .ta 

menos de 2 ~un60s 

lpo de pnxecaón 
IndlcadDr 
DI_.cM 

IP 54 

15 mm ce· ~play 

220 90 43 mm 

.5 V 

Tabla 25. EspecifICaciones técnICaS de la ~Ia reguladora de la carga. 

R. ""luoón 
• pc!. 11( 

LonOltlJd del c~bCe ce I~ 

Pr..-00ÓtI 

Sobf"eG»"OD m~ 
c-.. 1M rned,CIOn 
funCIÓn de medicicin 

Interf"" 
COn' ón ""C)tUOno 

Solho< re y ""bI. d. d_. 
COnd'c.on •• amb • .,tI ... 

rn 6n 

1.000 '1 1 100 loo 

0.2 " /20 D 

aJU~e rr l"IU o m te e 4 GPS 
11. q. lb.... 9 

<Md n _ d JUste P'2 

20 del , " DO de ",cdiDOll del "r~ 
. ) .... bIe 10 ~ ti. O A.(I ... 10' • 

ftI·-edioón de lnIooCn y ~,.on I funoOn AK 
(",¡ •. ,.".,. Id) 1 mtd,006ft di .10. "'Cf 1 

mcthCllOn en hCmPO (c~1 mcdQnte $Gtt~(C 

p ~ 11 O F d. 61 3<11 indic o6n ti"", 
dI.1o ,..'" N. ,como t.c:hf' , h~fI , \oI .IOt" d 

med,oón ...... 11 .", .... ón au:omÓlJ<.a de lo 
""n I a j!U<te de ... ,lumnooión de fal'do. etc. 

....... "Il0. : Ilom'n' "'Oltl' _11>0110' 
(1 POISicionec de memon oon 800 ",..ediOO"'le, 

l"Ido un boto 

ti' cf4 la I 
...c\rye JO'twaM'! par la y loreoón V el corc:roI 

·10 OC ._ .4 OC 

iIIO..iI"YI""4Idor MH Inl ,1'\0 

Tabkl 26. Especificaciones técnJ<:aS del drnam6metro de precisión traccl60-compreslÓn 
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Se evalüa el desgaste de fonna periódica, al fi nalizar cada fase-ciclo de 

carga o descarga. Es o se hace por diferencia de peso y después de la limpieza 

y secado de los componentes, y conocidos los pesos iniciales y la densidad de 

cabeza y cotila, tomando estos datos del fabricante y de las referencias de la 

nonnal~ ISO 17853. 

El periodo de simulación o prueba establecido, como hemos dicho, es de 

10 años, ya que en general se considera que una adecuada supel\livencia de 

las artroplastias a los 10 años es del 90% o, dicho de otra fonna. se espera una 

asa de recambio del 10% a los 10 años de seguimiento7S8 y es un periodo de 

simulaci6n comparable con otras investigaciones, además se considera 

adecuado en el estudio tribométrico ya Que estudios con periodos de duraci6n 

menores que 5'106 cid os hacen diffcilmente perceptible la fase de steady­

state&2, particulannente en pares de superficies duras. Y partiendo del dato de 

marcha de 1Qtl pasos/año, durante los 10 años a simular asi como el recorrido 

in erno de la cabeza dentro del cotila en cada paso o ciclo, el simulador debe 

en onces efectuar un trazado de 224.798 m. 

1 X 106 pasos X 1 O años X O 0224798 m = 224 .798m 

Siendo pues 1' 1<1' ciclos el periodo de desgas e equivalente a un año 

para nuestra invesbgaci6n y para cada par fnca6n en el simulador. 
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106 ddos = 1 X 106 pasos = 1año 

La duración total para el peñodo simulado de 10 años y de cada par 

fricción probado fue entonces de 107 cid os. El pñmer año, repartidos en tres 

periodos de 3.33·1OS ciclos (3,33 105 + 3,33 105 + 3,33 105 = 106 l, para 

controlar la franja de mayor desgaste teórico (la inicial, running.in), y nueve 

periodos adicionales de 106 ciclos, que representan los nueve allos restantes. 

Para apl icar el principio de la carga y descarga de la marcha humana en 

el simulador de desgaste usado. estableceremos es os periodos de forma 

alterna y asl reproducir dichos efectos reales de forma simple y simulada 

Luego en los tres periodos de 3,33 '105 cidos, el simulador operará 

primeramente en descarga 1.10 '105 ciclos (1/3 de la marcha) y 2,23 105 cid os 

en carga (213 de la marcha). En los nueve penodos restantes de 106 Ciclos se 

establece que operará para cada uno de estos periodos durante 3,30 '105 dclos 

en descarga y durante 6 ,70'1 el ciclos en carga (véase de la Tabla 37 a la Tabla 

44). 

Teniendo en cuenta que la mínima velocidad de trabajo posible con la 

máquina es de 93 r.p.m. su frecuencia de trabajo es de 1,55 Hz. recordando 

que: 

lrpm = l . (~) - (_L) Hz 
mm O 
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En razón a esta velocidad y al número de ciclos totales para cada par 

fricción se estimó el tiempo de duración total para un par fricción en 

aproximadamente 19,1 días, tal como aparece en la Tabla 27, y para los 8 

pares en total, el peñodo teórico total computado fue de 152,7 dlas al 100%. 

Dada la oblicuidad del acetábulo y so cavidad esférica (180°), este se 

coloca en una tñple orientación, en plano frontal a 35° de la vertical , en el plano 

transversal a 20° del eje anteroposterior yen el plano sagital a 400 de la vertical, 

Figura 65. 

.(a) 

. . . ,yo . 
-=f~~'''''''¿ - , . 

I IJ ; 
~ 

(b) (e) 

Figura 65. Orientación del acetflbulO: (a) Irontal de 350 (b) transversal de 20" (e) sagital de 4(» 

Fuente- Du our ,l . Pillu ~ Biomecanica funcional. Else\lier Masson 2006. 

Por esto el proceso recomendado y simplificado es poner una cabeza 

femoral en el taladro y el cotilo a 45°, al igual que en intervención quirúrgica se 

'ende a mantener la inclinación del cotilo en un rango de 35°.45° y también lo 

269 



recomienda la nonna ISO 14242. Luego mediante cuña inmersa en contenedor 

con lubrican e y en un volumen de 500 mi en base a 33% de suero bovino y 

67% de agua ionizada se Implanta y sujeta dicho cotilo1n
.
l84 con utillaje al 

efedo, ver esquema usado en la Figura 66. Dicho bote contenedor es sujeto 

mediante utillaje a la bandeja soporte de la máquina simuladora. 

Figura 66. Esquema de juego co o-cabeza femoral en el s·mulador. 

A continuación relacionamos en la siguiente Tabla 27 y de fonna Sinóptica los 

parámetros técnicos fundamentales tratados y escritos. 
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IlSllMEN t{ PARÁMETROS UTIlIZADOS' 

!'11m 93 PeIo/~rgJ I X)'q 

t.WlCliA 'lJ~a'll I,oo(~ IPiso!/aoo ~~ ~ pf1I!l¡¡ ~pkaj¡ I ~.1ll 'l 
f\lUlb ~I ~:t61 aim 10 aros ~~~plc¡~ (fIUf'iJ I ~.1ll fl 
Rex"ón-extl!1S'ofl 46 • (.¡~.p ¡udo m Ó!Sar¡¡¡ I 68,6i fl 
Ca 1m d!lCOb"o 1B lm;:¡ IdI.nió"'iId.aión I . 

li:aclo dElccdo o.Ol~m F.ol¡OÓn lrt.emaJetll!m< I . 

~o!r!lo l-umo dd COllo x ¡llID O,Q2W98 m "1fITIoo 61 Cal gil I 6~2/l 
:w~'U 3,913 ddos "1fITIoo 61 dM ff:,l I 33%'1/3 
dclos/mn!l ddosinu¡ 1 piSol 363.91 tminte' I 300m' 
Tola ~EI1elperiodod!~e 1.001+07 pcllll "e- p¡r¡bJfc¡ de ITibJio I }l)'( 

I!.ecorfdo.friuióntotll d<I a:(i\o i-pln:,¡!Io 124.i'.l8 m fre(ll!ooa de tr.lbaj) 1.5, Hl 
~ta de b (¡bm me! ej! del ~!TlJbo:( ()Jl!li6l6 m Llc!lm~'l.odel~~ ti1ruill 

fl!1T!lO :eOiico :«E!iIlD ¡roDa! 1 Par ,9,1 dal 

C«nlh\(iws~ plrtS e m·mI p<"'/ pcl (·c 
l';\I!ltnl prol;¡dlslIlr Up) O! ~ iJl«l!n 2 
Tota d! Pirts ¡l'oécdos 8 
h!1T!lO ieOOw d! p'1I!bi total 15l.J dos 

Tabla 27. Parámetros del análisis técnico. 

Se asimilan estos parámetros a la norma ISO 14242 en función de las 

prestaciones del simulador usado y con las especificaciones técnicas de la 

Tabla 28 para cada par de fricción a evaluar: 
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COTILO OcnsiCi~d I'<!so !sI Oensld~d Peso [al 

llPO PAR (~o) Cl.l5K. (i!WrrvnlJ CABEZA ClIs4. (i!WmmlJ 
A5Th1 F 138/ ISO ASTh1 F799/ ISO 

1 UHMWPE 58341/2 0..935 22.794 Co(rMo 5832 4 8.29 89.681 

ASTh1 F 138/150 
2 UHMWPE 5834 112 0,.935 22.794 Alúmina 1S0~74 3,.97 44.055 

m M f7~f ISO MTM F799/ ISO 
3 CoCrM~ 5&32-4 8.29 61,644 Co(rMo 5832-4 8.2S 89.713 

• AlCmlr~ IS06t74 ,t97 SA.5S7 N6mína 1S06i74 3..97 ".395 

(") ~eeor UHIJIVIi!>E 10.3. (- , Alwl1Ifl8 AI<ÚJ (" CoCrMo Carbono 0.24% 
Tabla 28. Especificaciones téalicas de los pares de fricción tipo 

Obteniendo los valores de desgas e plasmados en el apartado 

correspondiente de resultados 

Es os valores han sido calculados por diferencia de control de peso tanto 

del COblo como de la cabeza femoral y después de cada periodo de carga o 

descarga proce<lIendo antes al secado, teniendo en cuenta que: 

Donde; 

De:gage(nrn3/106d d os = nm3/aoo) = m 
p '106 

Desgaste(nm3 ¡ N'm) = _6m_ 
p 'F'd 

P Densidad de cotilo o de la cabeza emora l. 

ó m Diferencia de masas antes y después del cotilo o de la cabeza femoral. 

F Fuerza aplicada. 

d Distancia total recorrida. 
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Previamente al pesado de los materiales, tanto el cotila como la cabeza 

femoral tes eada se secaron y limpiaron a temperatura no superior a 37°C. El 

equipo empleado para la medida de las drferencias de peso fue una balanza 

SARTORIUS, modelo LA 1205 con una resoluaón de 0,1 mg con un error de ± 

0,3 mg. Dada la resolución y el error de la balanza analftica usada se ajustan 

las pesadas a tres decimales para el cálculo del desgaste según también se 

muestran en los resultados. 

3.2 MÉTODO DE VALORACiÓN CLfNICA y TÉCNICAS 

COMPLEMENTARIAS. 

3.2 .1 VALORACiÓN CLfNICA. 

Se toma una muestra dentro del universo de pacientes del Hospital 

Universitario Insular Materno Infantil de Gran Canaria (CHUIMI) y a través de 

los pacientes sometidos a artroplastia total de ca.dera primaria no cementada 

Este estudio es retrospecüvo tomando una muestra alea orizada de las prótesis 

tipo implantadas: 
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- UHMWPE-metal (CoCrMo) 

- UHMWPE-Ceramica (Alúmina) 

Metal (CoCrMo)-Metal(CoCrMo) 

• Cerámica (Alúmma)-Cerámica (Alúmma). 

En este estudio muestra I retrospectivo sobre implantes protésicos totales 

de cadera pñmaria se toma una muestra de 20 prótesis de cada tipo sumando 

un total de 80 implantes comprendidos en un periodo de estudio de 5 años, 

desde mayo 2003 a JuntO 2006. 

En todos los casos de las muestras se usaron y estudiaron los métodos 

de valoración dlnica establecidos en el seMcio de cirugla traumatológica del 

Hospital y métodos de valoración complementaria (radiológico y gammagráfico) 

y que constan en las historias clinicas de cada paciente que conforma la 

muestra aleatoria . 

• Se toman los siguientes criterios de inclusión muestral: 

• Los pacientes incluidos en el presente estudio pertenecieron en su 

momento a las lista de espera quirúrgica del susodicho centro y para 

reemplazo total de cadera 

• Se valoraron, como pacien es para las muestras aquellos que tuvieron 

antes de la Intervención una reserva ósea adecuada, es deCIr, sin 

cortica les adelgazadas ni canal medular ancho y sin pérdida de hueso 
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metafisaria, en los que habitualmente se indican las prótesis no 

cemen adas. 

- Se toman los siguientes criterios de exclusión muestral: 

• Pacientes cuyos informes presentaban plaquetas por debajo de 100.000 

por miaolitro. 

• Pacientes cuyos Informes presentaban enfermedades de base 

hematológlca: hemofilia, plaquetopatias, leuoosis, etc. 

• Pacientes cuyos informes reportaban procesos onoológicos. 

- Características generales y especificas muestra les: 

Todos los pacientes fueron operados utilizando la misma técnica 

qulrurglca y oon pares fricdonales de similares caracterísbcas a las muestras 

identificadas en el estudio técnico. Y durante el periodo comprendido entre 

mayo 2003 a junio 2006. Siendo la distribución muestral por par friccional la 

adelantada, tal que fueron: 

- Veinte implantes UHMWPE-metal (CoCrMo) 

- Veinte implantes UHMWPE-Cerámica (Alúmina) 

- Veinte Implantes Metal (CoCrMo)-Metal(CoCrMo) 

- Veinte implantes Cerámica (Alúmina)-Cerámlca (Alúmina). 
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A continuación se presentan los ruadros resumen muestrales, 

relacionando edades, lado intervenido, etiologia y par friccional implantado. 

Muestra 1: 

CASO PAR SeKo Edad Lado Operado Etiología 

1 U ¡WP=iIIáa (OCrl.la) H 67 Izquierdo Coxartrosis 

2 ~!lWt -m¡(3 (OCrl.la) H 48 Derecoo Postrall11ática 

3 ~!I~P¿-'1I:ta (OCrl.la) H 68 Derecoo Coxa rtrosis 

4 ~'W~iIIáa (OCrl.la) H 49 Derecoo Coxartrosis 

5 L ~!I~P:iIIáa (OCrl.la) H 63 Izquierdo Coxartrosis 

6 ~!I'JPE -m¡(3 (OCrl.la) H 65 Izquierdo Coxartrosis 

7 ~!I~p¿·m (OCrl.la) H 67 Izquierdo Coxartrosis 

8 LlPl!l~P=iIIáa (OCrl.la) H 64 Derecoo Coxa rtrosis 

9 !I~PE -m¡(3 (OCrl.la) M 58 Derecoo Coxa rtrosis 

10 Uh~!I~p¿·m (OCrl.la) M 57 Derecoo Coxartrosis 

11 UWP:41á3 (OCrl.la) M 62 Izquierdo Necrosis Cabe.la femoral 

12 u !I~P:iW (OCrl.la) M 64 Izquierdo Coxa rtrosis 

13 ~!I~P= -m¡(3 (OCrl.la) M 42 Izquierdo Postrall11ática 

14 !I'JPE·'1I:ta (OCrl.la) M 48 Derecoo Coxartrosis 

15 U !I~P=-m:ta (OCrl.la) M 66 Derecoo Postra lI11á tic<l 

16 ~!I~P= -m¡(3 (OCrl.la) M 65 Derecoo Reumática 

17 !I~P¿-m:ta (OCrl.lo) M 63 Derecoo Reumatica 

18 UH!I~~41á3 (OCrl.la) M 66 Izquierdo Coxa rtrosis 

19 !I~P:iW (OCrl.la) M 47 Derecoo Necrosis Cabeza femoral 

20 ~!I'JPE ·m:ta (OCrl.la) M 31 Izquierdo Reumática 
Tabla 29. Resumen mueslral Par im lanlado UHMWPE·metal , relacionando sexo, p 
edades, lado Interven do y ellologla . 
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Muestra 2: 

CASO PAR Sexo Edad lado Operado Etiolog~ 

21 AI'fE-Ctrá ca :m' ) H 4& Derecho Reumática 

21 IAI\PE<aá ca :mirel H )} Izquierdo Reumática 

23 iI'fE<aá ca :m' ) H 56 Izquierdo Coxartro~s 

24 IAI\PE-Ctrá ca :mire) H 62 Derecho Coxartro% 

25 iI'fE<aá ca :mira) H 58 Derecho Coxartrosis 

26 AI\PE.f.aá ca :mirel H 46 Izq~erdo I Necro$~ Cabeza femoral 

27 1\'fE<aá ca :m' ) H 49 Derecho Coxartro% 

28 AI\PE.f.aá ca :mirel M &3 IzqllÍerdo Coxartros~ 

29 liI\PE<aá ca :m' I M &8 Derecho Postraumática 

30 AI'fE-Ctrám.ca ~:m· ) M 49 Izquierdo Coxartro% 

~1 iI\PE<aá ca :mirel M ~7 Derecho Coxartro% 

32 AllfE-Ctrá ca ~:m' ) M 40 Izquierdo Coxartro% 

~3 liI\PE<aá ca :mirel M 45 Derecho Postraumática 

34 AI'fE-Ctrá ca ~:m' ) M 65 Derecho Reumática 

~5 IAI\PE-Ctrá ca :mirel M 67 Derecho Coxartro% 

36 AI'fE-Ctrá ca ~:m' I M 62 DeIecho Coxartrosis 

37 IAI\PE.f.aá ca :mire) M &4 Derecho I N e(fo5is Cabeza femoral 

38 lil'fE-Caá ca :mira) M 69 Izquierdo I Necrosis Cabeza femoral 

39 IAI\PE-Ctrá ca :mi'l1l M )2 Derecho Coxartro% 

40 iI'fE<aá ca im' ) M 46 Izquierdo I Necrosis Cabeza femoral 
, . . 

Tabla 30. Resumen muestral Par Implantado UHMWPE-AJumlna , relacIOnando sexo, 
edades. lado 'ntervenido y etiologla. 
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Muestra 3: 

CASO PAR Sexo fdad lado~erado Biología 

41 1.4:1aI ~w (I.~ ;co:tA~ H 67 Izquierda Coxartrosis 

42 I~ ~w (I.~;co:t~ H 4 e e< o Reumática 

43 1.4:1aI~Wo(l.~ ~A H 46 Oere<~o I Necrosis CabeUl femoral 

44 1.4:1aI W (I.~~ol M 51 Izquierda Coxartrosis 

45 1.4:1aI Wo(l.~ ;co:tAol H 39 Izquierda I Necrosis Cabeza femoral 

46 I~ ~w (I.~ OOt.lol M 62 Oere< ~o Coxartrosis 

47 I~ ~wo(l.~ 00t.l H 66 OeJe< ~o Coxartrosis 

48 1.4:1aI ~(I.~~ol M 61 Izquierda Coxartrosis 

49 1.4:1aI Wo(l.~~ol M 62 Izquierda Coxartrosis 

50 I~~W (1. • 00t.l~ H 40 Izquierda Postraumátka 

Sl I~~~o(l.~~~ H 61 Oere<ho Coxartrosis 

S2 1.4:1aI ~w (I.~ ;co:tA~ H 60 OeJe<ho Coxartrosis 

S3 l ' ~w (1. ;co:t4~ H 6S Izquierda Coxartrosis 

S4 I~ W (I.~~ H 67 Izquierda Coxartrosis 

SS I~ ~(I.~~~ H 45 Izquiertb Postraumátka 

56 1.4:1aI W (I.~;ctO!Aol M 51 ere< o Coxartrosis 

S7 I~ W (1. OOAol 27 Oe e<ho Postraumáoca 

58 I~ ~wo(l.~· OOt.lo H 67 OeJe< ~o Reumática 

S9 I~ w (I.~~ol M 66 Oere< ~o Reumática 

ro 1.4:1aI W (I.~OOAol H 31 Izquiertb Coxartrosis 
. 

Tabla 31. Resumen muestral Par Implantado Metal·metal , relacionando sexo, edades, 
lado 'nlervenldo y ellolO9 la. 
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Muestra 4: 

PAR Sao ~dad 

H )9 

62 H )9 

63 H 

H 

H W 

H 4~ 

67 H 51 

~ lA 6~ 

lA 6B 

M 51 

M 31 

n lA 

73 M 

M Re m3t(a 

M 

M 

M 

M 

79 lA ~ 

W M 48 
Tabla 32. Resumen muestral Par mplantado Alúmlna-alúm na, relac onando sexo, 
edades. lado intervenido y etiologia. 
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- Cuidados pre-operatorlos, técnica quirúrgica y cuidados 

postquirúrglcos aplicados: 

En todos los pacientes muestrales se aplicó profilaxis antibiótica en la 

inducción anestésica. 

En todos los pacientes operados sobre los cuales trata es e trabajo. se 

utilizó siempre la misma téalica quirúrg'ca y cirujanos del servicio 

El pro 00010 quirúrgico fue similar en todos los casos muestra les, oon el 

mantenimIento de la profi lruas antibIótica hasta 48 horas tras la IntervenCIón, la 

pnmera cura de la herida y la retirada de los drenajes aspirativos en este mismo 

tiempo y el inicio inmediato de rehabilitación intrahospltalaria, La prOfilaxis 

antitromboembólica se mantuvo unos 30-35 dras tras la cirugra. Con inicio de la 

carga parcial con bastones o muletas durante 15 dras, prolongándose hasta 2 

meses y medio el inicio de la carga ota l. 

Para la valoración clínico estadistlca se realizó lo siguiente: 

Valoración del historial clínico de cada paciente en su fa se de 

preoperatorio, al primer año, al tercer año y al quinto ailo, dicha valoración 

cl inica efectuada con la colaboración y supervisión de los directores de esta 

esis, 
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Para el lo se utilizó la escala clinica de Merle, D'Aubigne y 

Pos eI5.245.280.281 . Dicha escala se basa en puntuaciones crecien es de O a 6 

puntos para el dolor, la marcha y la movilidad. La escala establece el O como 

valor que refleja el peor estado y 6 el mejor estado pOSlblé'$. Dichas tablas se 

relacionan a continuación en la Tabla 33, Tabla 34 y la Tabla 35. 

La puntuación asignada en la cllnica fue cumplimentada en base a lo 

indicado por cada facultativo en el historial clínico de cada paciente 

perteneciente a la muestra y la valoración propia facilitada por los directores de 

esta tesis. 

GRAVEDAD DEL DOLOR PUNTUACIOO 
001 or muy i rtens:> y.,.,." ... "" "e. O 
Dolor muy irtens:>inchm~te lanoche 1 
Dolor intS'l9:) durante la marcha que Impide toda 2 
édividad 
Dolor intS'l9:), tolers:..econ édividad hmltada. 3 
Dolor leve CXlr1 deanbula:i6n. Ca:Ie con r~. 4 
Dolor leve einoonstante, en a::tivida:l norma. 5 
Indoloro. 6 

Tabla 33, Valoración y puntuación clínica del dolor, escalado de O a 6. 
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[YALC \ CIO:'i DE L\ :\L\RCllA Pl"':'i"TL\ CIO:'i 

1 po ¡'¡¡le: . O - - -Solam~1I1! utiliza.ndo andador. 1 

Solrun~lIle ulÍlu <llldo dos ba~tolle>. .. -
Lllultada con a~lId.l de ba>tón. 3 

Prololl!\ld;) con ayuda de ta\tón t 

Siu v,,:,lóu ~l\' \:VII duuui..:a<.:i'm. 5 

r-onnal. 6 

Tabla 34. Valoración y puntuación cllnlca de Ila marcha, escalado de O a 6. 

10:-; 

3 

de 

6 

Tabla 35. Valoración y puntuación clinica de lel movilidad, escalado de O a 6. 

3.2.2 VALORACiÓN RADIOGRÁFICA. 
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La valoración radiográfica fue realizada teniendo en ruenta las placas 

incluidas en los respectivos historiales clínicos de cada paciente de cada 

muestra y gracias a la aportación y valoración de estas por parte de los 

directores de esta tesIs. La valoración tuvo en cuenta las fases de; 

preoperatorio, ptimer ano, tercer ano y quinto ano. 

A todos los pacientes mueslrales se les aplicó el método de evaluación 

radiográfica contemplado en la denominada CART (Clinical and Radiographic 

Terminology),gs,259" con varias modificaciones justificables unas por el propio 

diseño de la prótesis, y otras para selecaonar aquellos parámetros que 

proporcionan una estimaCión más exacta sobre el éxito o fracaso de la fijación 

tanto a corto como a largo plazo, ver Tabla 36. 

Es os parametros se deben determinar tan o en el componente 

acetabular como en el femoral , aunque para nuestra inves igación nos 

centramos en el acetabular, y fueron recogidos a lravés del estucho en los 

historiales cllnicos, valorados y evaluados con la ayuda de los directores de 

esta tesis. 
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ACETABULO FEMUR 

PoSciÓfldel 
COIlllOfIEnI e Hundimienlodel vás<go Osted i S 5 (emon1 

inchna::ión ' (O) 

Migración del 
No o 

COIlllOOEnle 

No Si Si 

Si Aju51e del vásl<go Intervalo daectado 

Vertl c¿t (mm) MIJY bueno RadiogEtíaA-P 

Horizootá (mm) Bueno No 

051001195 prótesiS-
hueso (~eey Insuficiente Si 

Cha'nle¡) 

No Lineas esd a-óti cas Zona 1 

Si R<dográíaA-P Zona 2 

Zona 1 ; Zona 1 Zona 3 
Zona 2 ; Zona 2 Zona 4 

Zona3 : Zona 3 Zona 5 

~a-oSsacetáJular Zona 4 Zona 6 
(DeLee- Charnle¡) 

No Zona 5 Zona 7 

Si Zona 6 ReEilsorci <ÍrI cáI car 

Zona l Zona 7 No 

Zona II R<dográfa Icta-a Si 

Zona 111 Zona 8(1) Intervalo daectado 

Zona 9 (1 1) HIp8trofiadláiscria 

Zona 10 (111 ) No 
Zona 11 (IV) Si 

Zona 12 (V) Inta-vdo detecta:lo 
Zona 13 (VI) Formación Pedesta 

Zona 14 (VII) No 

&ipB1i de porosa Si 

Intacta I nterv~o detectado 

Disgega;ja Neoformación endostal 

I nteval o daedado No 

Si 

I nt8'V~ o detectado 

Tabla 36. Evaluación radiográfica (CART). 
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En general para el estudio cuantitativo y cuali tativo de ambos componentes de 

una prótesis total de cadera se aconseja tomar las siguientes referencias' 

- Para el componente acetabular. objeto directo de es a inves 'gación 

retrospectiva , ver la Figura S7, 

Figura 67. Zonas de DeLee y Chamley en el cotilo 

Usaremos el método utilizado por Callaghan el al", ver Figura se, para 

reahzar un estudio cuantitabvo del componente acetabular. realizando medidas 

muy similares a dicho método, con pocas excepciones, 
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Figura 68. Mé odo de medición acetabular. Proyección anteroposteñor con trazas de 
medlcl6n. 

Asi procedemos como sigue; 

a) Se traza una línea horizontal que pasa a través del borde Inferior de la 

imagen en gota de lágrima. 

b) Se calcula el cenlro de la cabeza femoral con una plantilla con circulos 

concéntricos y se traza una linea horizontal que pasa a través de este 

centro de rotación y que es paralela a la linea anterior. 

e) Se dibuja una línea vertical que pasa por el centro de la imagen en "gota 

de lágrima". 

d) Se traza una nueva línea desde el plano de apertura de la copa 

acetabular a la línea que pasa por el borde Inferior de la Imagen en gota . 



Con estas lineas y pun os de referencia se analizan los siguientes 

parámetros: 

1. Posición del componente acetabular. 

Se define por el denominado ángulo de apertura lateral acetabular o 

ángulo de la copa (inclinación del acetábulo con respecto a la horizontal) 

Este ángulo de apertura lateral está formado por la linea que pasa por el 

borde inferior de la imagen en gota y la línea del plano de apertura 

acetabular. 

Una variación de 2 mm. o más o un cambio en el ángulo de la copa de 3 

grados o más, lo consideramos Indicativo de emigración del 

componente acetabular. 

2. Emigración del componente acetabular: 

Se mide tanto la emigración horizontal como la emigración vertical. 

• Emigración horizontal· Definida por la distancia ·W , que es la 

distancia entre el centro de la cabeza femoral y la linea vertica l que 
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pasa por el centro de la imagen en go a. Una variación de 3 mm o 

~fue indicativa de emigración. 

• Emigraa ón vertical : Definida por la distancia "V" , entre el centro de la 

cabeza femoral y la lInea horizontal que pasa por los bordes inferiores 

de la imagen en gota de lágrima. Una variación de 3 mm O más fue 

también indicativo de emigración. 

3. Osteohsis acetabular. 

Se marca la presencia o ausencia de zonas osteollticas y el momento 

temporal de aparición, considerando su localización según el esquema 

de De Lee y Chamley" 

4. Esclerosis acelabular. 

Se identifican las lineas de incremento de densidad de menos de 3 mm y 

su momento temporal de aparición en los intervalos temporales definidos 

y su localización según la d asificación de Lee y ChamleYS, en zonas 1, 11 

Y 11 1. 
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Así se define de manera concreta la estabilidad de los componentes 

acetabulares según los parámetros y cri erios radiológicos establecidos, tal que 

un implante lO consideramos estable o mestable en función de los siguientes 

criterios 108: 

• Componente acetabular estable 

- No emigración . 

• Inexistencia o mínima presenaa de líneas radio lúcidas o escleróticas. 

• Componente acetabular Inestable 

- Emigración 

- Lineas reactivas escleróticas o radiolúcidas al menos en dos de las tres 

zonas. 

Para el componente femoral. ver la Figura 69. 
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Figura 69. Zonas de Gruen en alrededor del vástago femoral, en las 
Radiografías Antero-Posterior (izquierda) y Axial o Lateral (derecha). 

En el componen e femoral se valoraria para los intervalos de tiempo 

previamente definidos, los siguientes parámetros: 

1. Hundimiento del vástaao femora l. 

Conocido por el cambio en la distancia en tra una linea que se extiende 

por la porción supero-medial de la superficie porosa Y otra linea que se extiende 

por el pun o más proximal del trocánter menor. También determinado o medido 

como la variación entre la parte más al a del vástago has a la punta del 

trocánter mayor, siguiendo los cntenos de Sutherland3
!>2. 
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Se consideraria que un descenso de 3 mm o más es indicativo de hundimiento. 

Con es e criterio se indica el momen o en que se produce dicho fenómeno. 

2. AJuste del vástago femoral. 

Entendido como el área de metáfisis y diáfisis rellena por el vástago 

femoral Nos indica en que grado la prótesis se ajusta y rellena el canal femoral 

El ajuste del vástago femoral se determina en los estudios radiológicos del 

primer control postoperatorio. 

y se emplearían los Siguientes aitenos: 

• Muy Bueno: Si en la radiografTa anteroposte rior CAP), el vástago toma 

contacto en algún punto del hueso cortical, ya sea en la cortica l media o 

lateral o en ambos pun os. También es considerado asi, si en la 

radiografia axial o la eral, el vás ago se encuentra situado a menos de 2 

milímetros (mm) de distancia de la cortical en dos o tres posibles puntos 

de contacto (proximal y anterior, distal y anterior y posterior). 

• Bueno: Si en las radiografías anteroposterior (AP), el vástago está 

situado a menos de 2 mm de la cortical medial y lateral, o si en las 

radiografias la erales el vástago está situado a menos de 3 mm de la 

cortical en dos de los tres posibles puntos de contacto. 
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• InsufiCIente: El relleno es considerado insuficiente, SI en las rad iografías 

antero-posteriores hubiera más de 2 mm de distancia entre el vástago y 

la cortical medial o lateral, o si en la radiogra tra lateral el vástago 

estuviera situado a más de tres mm de la cortical en dos de los tres 

puntos de contacto. 

3. Líneas escleróticas femorales. 

Se definirán como lineas de incremento de densidad menor de 3 mm de 

anchura adyacente al vástago protésico. Asf las lineas escleróticas se evalúan y 

localizan de acuerdo con las zonas descritas por Gruen et all48
• anto en las 

radiografías an ero-posteriores como en las la erales. También se registrará el 

momen o de aparición en los intervalos definidos. 

4. Separación de la superficie cubierta de Hldroxiapatita. 

Se procederia a anotar la presencia de particulas disgregadas de la 

cubierta metafisaria. yel momento de su aparición. 

S. Osteolisis femoral. 

292 



Se de ne como un área focal de pérdida de hueso endostal mayor de 1 

mm de anchura adyacente al componente femoral. 

Con respecto a la atellosis femoral se anotarian dos parámetros: 

Tiempo de aparia6n y su localización, según la dlsltibución zonal 

descrita por Gruen et all .., , sólo evaluado en radiogratras antero-posteriores. 

6 Reabsorción del calcar femoral, 

Es e parámetro se define como un fes oneado mayor de 5 mm en la zona 

correspondiente a la cortical medial del cuello femoral. 

7. Hipertrofia cortical diafisaria. 

Se puede definir arbitrariamente como un incremento de la cortical a nivel 

de la zona distal del vástago femoral. Se indicará su presencia y momen o de 

aparición. 

8. Zona esclerótica en ·Pedestal". 

Será el area de incremento de densidad de al menos 3 mm de espesor, 

ocupando toda la anchura del canal medular y en situad ón distal a la punta del 

vástago femoral. Se indicaria en cada caso su presencia y momento de 

aparición. 
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9, Neoformación ósea endostal (spot welds) , 

Las zonas de fusión se definen como una neofonnaa 6n ósea en 

situación endós 'ca de más de 10 mm de 10ngitud ' 36, Este parámetro se valora 

exclusivamente en la zona de contacto directo con la cubierta porosa, 

registrando su presencia y momento de aparición. 

Así se define de manera concreta la estabilidad de los componentes 

femorales según los parámetros y critenos radiológicos establecidos. tal que un 

Implante lo consideramos estable o Inestable en función de los Siguientes 

criterios 108: 

• Vástago Estable por Osteointegración. 

- No hundimiento. 

- Ausencia de Ifneas reactivas escleróticas alrededor del vástago y. 

fundamentalmente. en las zonas adyacentes a la superficie porosa399 

- Presená a de una zona de fusión (spot welds)304. 

• Vástago Inestable. 
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- Emigración o hundimiento mayor de 5 milimetros224
• 

- Osteolisis progresiva femoral. 

- Líneas reactivas escleróticas globales y especialmente en zona 7. 

- Separación progresIVa de cubierta porosa. 

- Formación en W pedestal". 

- Hipertrofia cortical disfisaria. 

3.2.3 VALORACiÓN GAMMAGRÁFICA 

Con las gammagrafias óseas de los expedientes dinicos de los 

pacientes muestra les se efectuaron las correspondientes valoraciones en los 

bempos; postQulrúrgicos, al año, a los tres ariOs y a los cinco años con el 

objetivo de estudiar los patrones de hipercaptación periprotésica y establecer la 

correspondiente relación con el estudio radiográfico y estadlstico. Dicha 

valoración es asesorada por los directores de esta tesis. 

• AnáliSis gammagráfico. 

La sistemática desarrollada para la aplicación de esta técnica. es la seguida por 

el Servicio de Medicina Nuclear de dicho centro en todos los casos muestrales. 
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• Radiofármaco. 

Según constan en sus expedientes se utilizaron compuestos fosforados Y. de 

estos. los Difosfonatos (P-C-P). todas las mueslras con me ·Ien-difosfonato 

marcado con Temecio 99m (MDP-Tc99m). 

• Instrumentación. 

En todos los casos muestra les se indican el uso de la misma instrumentación. 

• Criterios de interpretación. 

Las gammagrafías fueron interpretadas independientemente por un 

investigador ajeno al estudio. y con referencias de los directores de esta tesis. 

Para la estimación de los patrones de captación y a efectos de simplificar los 

criterios, solo es ·mamos la hipercaptación global del componente acetabular, 

es decir sin distinción en zonas. 

El componente femoral, no es obje o de inves ·gaci6n en este estudio, pero en 

general se recomienda dividir en dos segmen os : proximal y distal, ver Figura 

70. Cuando ambos segmentos se hlpercaptan se consideraria un patrón mixto. 
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En el análisis gammagráfico induimos la evaluación de los hallazgos sólo en las 

imágenes de la fase ósea, y anotados como: captación peñprotésica 

aumentada, o captación perlprotésica nonnal. 

Figura 70. Gammagrafia. Valoración global de la captación nornlal o aumentada del 
comp. acetabular y división P-proximal y O-Distal del comp. remoral. 

3.2.4 ESTUDIO EST ADisTICO. 
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Todos los datos fueron tratados estadisticamente a través de las 

funciones especificas de análisis es ad istico de la hoja de cálculo Excel 2010 Y 

la edición posterior se efectúa con un procesador de texto Word 2010 para 

Wmdows. Realizando al efecto el estudio estadístico que comprende un análisis 

descriptivo, con indices de centralización y dispersión (media ari tmética, 

desviación tlplca y error estándar) y un estudio analftico. Estos se desarrollan 

en el apartado de resultados 

Para evitar sesgos y controlar la intromisión de variables extrañas en la 

selección de los casos, los investigadores reamen a una selección alea oria de 

los casos (hasta donde sea posible) y una asignación aleatoria a las 

condiciones experimentales, y en este senbdo nuestra tesis cumple con diChos 

requisitos. 

Desde el punto de vista analftlco, para comparar dos muestras 

independientes utilizamos el tes de la t-Student cuando se cumple la hipótesis 

de normalidad en ambos grupos. En caso de no cumplirse empleariamos el tes 

no para métrico de Mann-Whitney. 

Para comparar más de dos grupos mdependlentes en caso de verificarse 

la hipótesis de normalidad y homocedastlcidad (cuando los errores presentan 

en todas las observaciones de la variable endógena la misma varianza), 

empleamos las écnicas del análisis de la varianza. En caso de no cumplirse las 

hipótesis anteriores, usa riamos el test no para métrico de KrusKaI-Wallis. 

Asi de forma particular se usa el estadis ·co de la t de Student para 

ayudar a pronosticar la probabilidad de que dos promedios pertenezcan a una 
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misma población (en el caso en que las diferencias no sean significativas) o que 

provengan de distintas poblaciones (en el caso que la diferencias de promedios 

sea slgn ificativas)287. 

De este modo, si la probabilidad p del estadlstico t Student que se 

obtiene. toma un valor mayor que el critico (p> 0,05) se dirá que la diferencia 

no es significativa y los dos grupos muesttales son comparables. Si nuestro 

valor p de la probabilidad para el estadistico de la I Sludenl es menor que el 

critico (p<O,05) indicado, concluimos que las medias de los dos grupos son 

significativamen e diferentes y no comparables. 

Para el estudio de asociaci6n de variables cualitabvas utilizamos el test 

de independencia de la \ 2 de Pearson, también llamada ehi cuadrado o JI 

cuadrado. La prueba \ 2 permite detenninar si dos variables cualitativas estan o 

no asociadas. SI al final del estudio concluimos que las variables no están 

relacionadas podremos decir oon un detenninado nivel de confianza 

previamente fijado (en nuestro caso del 95%) que ambas son independientes289• 

AsI el estadlstioo \ 2 mide la diferencia entre el valor que debiera resultar si las 

dos variables fuesen Independientes y el que se ha observado en la realidad. 

Cuanto mayor sea esa diferencia (Y. por lo tanto, el valor del estadlstioo). mayor 

sera la relación entre ambas variables. El va.lor de p que usualmente se reporta 

en la mayorfa de los paquetes es adlsticos no es más que la probabilidad de 

obtener, según esa distribución, un da o mas extremo que el que proporciona el 

est o, equivalentemen e, la probabilidad de obtener los datos observados si 
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fuese cierta la hipótesis de independencia. Si el valor p es muy pequeño 

(usualmente se considera p<0.05) es poco probable que se cumpla la hipótesis 

nula y se deberia de rechazar, indicando que la variables no son 

independiente 89. 

En cualquiera de los casos de estadisticos usados en esta tesis el nivel 

de significación estadistica usado fue de p= 0,06. Existiendo pues diferencia 

significativa para valores menores (p<O,OS). 

4 RESULTADOS. 

4.1 RESULTADOS DEL ESTUDIO EXPERIMENTAL. 

Se han realizado una prueba o test de desgaste, dos por cada par fricción­

·po. cuyos resultados quedan indicados entre la Tabla 37 y la Tabla 44, 

sumando un total de 8 ests o pruebas numeradas de la 1 a la 8. Se obtienen 

los resultados tras 107 ciclos de funcionamiento en el simulador (que equivalen 

a 10 años de uso, puesto que un millón de ciclos se esbma en un año de 

actividad de un paciente con artroplastia total de cadera). Estos resultados se 

exponen en los cuadros adjuntos delante y relacionados a continuación. 

1 Tabla 37 Resu ltados de degas e. par UHMWPE-Metal. Prueba-test 1. 

2. Tabla 38. Resu ltados de degas e, par UHMWPE-Metal. Prueba-test 2. 
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3. Tabla 39. Resu ltados de degas e, par UHMWPE-Alúmina. Prueba-test 3. 

4. Tabla 40. Resu ltados de degas e, par UHMWPE-Alúmina. Prueba-test 4. 

5. Tabla 41. Resultados de degaste, par Metal-Metal. Prueba-test 5. 

6. Tabla 42. Resu ltados de degaste, par Metal-Metal. Prueba-test 6. 

7. Tabla 43. Resu ltados de degaste. par Alúmina-A1úmina. Prueba-test 7. 

8. Tabla 44. Resu ltados de degaste. par Alúm·na-A1úmina. Prueba-test 8. 

Así como sus respectivas represen aciones gráficas del desgaste ota l y 

desglosado por cotilo y cabeza: 

1. Figura 71 . Representación gráfica del degaste, par UHMWPE-Metal. 

PruebaAest 1 . 

2 Figura 72. Gráficos desgaste Cotilo y Cabeza femoral , par UHMWPE­

Metal. Prueba-test 1. 

3. Figura 73. Representación gráfica del degaste, par UHMWPE-Metal. 

Prueba-test 2. 

4. Figura 74. Gráficos desgaste Cotilo y Cabeza femoral , par UHMWPE­

Metal. Prueba-test 2. 

5 Figura 75. Representación gráfica del degaste, par UHMWPE-Alúmina 

Prueba-test 3. 
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6. Figura 76. Gráficos desgaste Cotilo y Cabeza femoral, par UHMWPE­

Alúmina. Prueba-tes 3. 

7. Figura 77. Representación gráfica del degaste, par UHMWPE-AlúmlOa. 

Prueba-test 4. 

8. Figura 78. Gráficos desgaste Cotilo y Cabeza femoral, par UHMWPE­

Alúmina. Prueba-test 4. 

9 Figura 79. Representación gráfica del degaste. par Metal-Metal. Prueba­

test 5. 

10. Figura 80. Gráficos desgas e Cotilo y Cabeza femoral , par Metal-Meta l. 

Prueba-test 5. 

11 . Figura 81 . Representación gráfica del degaste, par Metal·Metal. Prueba· 

test 6. 

12. Figura 82. Gráficos desgaste Cotilo y Cabeza femoral , par Metal-Metal. 

Prueba-test 6. 

13. Figura 83. Representación gráfica del degaste, par Alúmina-Alúmina. 

Prueba-test 7. 

14.Figura 84. Gráficos desgaste Cotilo y Cabeza femoral, par Alúmina· 

Alúmina. Prueba-test 7. 

15. Figura 85. Representaá ón gráfica del degaste. par Alúmina-Alúmina. 

Prueba-test 8. 

16. Figura 86. Gráficos desgas e Cotilo y Cabeza femoral , par Alúmina­

Alúmina. Prueba-tes 8. 
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C.r¡:. &7",* 6.7IX005 1.28 30.68 

1.00(-06 COOlrol8 ~1"".I>l 33m1 3.3Of.-05 0.63 15.11 

C. ' el 67.001 67IX.o5 1.28 3068 
1.001:.06 Coolrol9 ~tatea 33.001 3.3IX-05 0.63 15,11 

Carta 67¡d, S.iiií.o5 i.2ii lO.6i 
1.001.006 ConltollO Oc-..s~1;iI :U"'* 3.30(005 0.63 15.11 

C.r¡¡. fi7m1 6.7IX -05 1.28 30.68 
!,(lar-06 Co.1tfOIIl ~S""ill :13mi 3.3IX·05 0.63 15.\1 

Cer,.1 fi7",* 6 7IX.o5 128 3068 
1.1lO['()6 CO<1 lro11 2 DesC<lr~ 33pr. 3.30(.05 063 1511 

COt~. 61j); 6.1IX.o5 1.28 30.68 
1,00E.07 

Peso Iniclol 

lel 
22,794 

7.1.793 
22.784 
I2.783 
n 774 
ZV?l 
22.765 
n.764 
12.754 

I2.753 
22.743 
22.742 
22,731 
22.730 
22.720 
22.719 
22.709 
2VC8 
22.189 

22.698 
22.687 
22.686 
22.676 
n,675 

Nnsd. ro$O 
Oens.clld 
Oe!ee"~ 

'eso "'11 ele_le 

1&1 ImmJI 
22.193 1.070 
21.784 9.616 
21.783 1070 

22.77·1 9,616 
2U71 1010 
2U65 1.556 
n.7104 1,070 
22.754 10,~5 

21.753 1.070 
n .743 lo,~5 

22.742 1,010 
n,131 U. 165 
22.130 1.070 
22.720 10,695 

22.7 19 1 070 
22.709 10,695 
22.708 1,010 
apj9 9,6iií 
22.698 1,070 
22.687 11.765 

U.686 1.070 
1Ui16 10.695 
n.675 1 010 
n.664 U.165 
22.664 139.044 

130.000 m8 

o,g35 "IV"""3 
139,04 .""ü 

P_lnicil l 

111 
CA8UA 44 .. ~ 

AJ(¡mW\a 44.1);; 
44.0;5 
~4.o;; 

44~ 

44.0;5 
44.0:SS 
44.055 
44.o;s 

4·1 D55 
44,0;5 
44,~ 

44.0:SS 
44.0:SS 
44.055 
44055 
44055 
.';';)53 

44.055 
44.05; 
44.05; 
4.1055 

44~ 

44.~ 

'elO Flnel df'SCI"e 

1.1 Imm!1 
• «.055 0.000 . 

44.055 0.000 . 
44.055 0.000 
44,oSS 0)000 
44..055 0000 I 
44.oS5 0.000 
44.055 0.000 . 
44,oS5 0.000 : 
44.055 0,000 . 

44,oSS 0000 l 
«..055 0,000 ; 
44..055 0.000 : 
44.055 0.000 : 
4.$.055 0.000 . 8 

~ M 
44.055 0.000 
44.055 0000 . 

44.055 0,000 
44..055 O,OOU . ~ 

44.055 0.000 • 
44.055 0.000 
44,oS5 0.000 . 

44.055 0000 ' 
44..055 0000 
44..055 0.000 I 
44~05S 0.000 ~ 

0.000 fI\8 D 
f; 
1-3.97 "IV1M\3 

0.00 mm3 
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Representación gráfica del desgaste 
Eje X ciclos 

Eje Y desgaste (mm3) 

IDQ,O:O ~ ...... 
l!O.O:O 

6ü¡x¡j 

40.000 

20.000 

Q.OOO 
Q,rof.a> 2.00E>il!> 4.1lOE-06 6,1lOf.1l6 '-, 

___ .etmmll 

-linNl ("""o;t~ 
1" .. ,,31) 

~ 

0{1/ 1.20007 

C"i 
¡¡¡ 
«1 .. 
ftI 
D 

(CURVA 01: llESGAS1l: J 
al 
2 

PRUEBA 3 n. 
I 6<0., •• 1. 

CIdo. (mm)) 

.,; 
c: 
E 

OOOt:<OO 0..000 -;l 

U3E>lIS lQ.696 ~ 
6.67E>lISI 21.J91 
I~G ll,01S 

2,ºI)(~GI ~183 
3.01)(~6 S4~ 

4.oDE+06 61.J81 

W 

~ 
::E 
:I: 
;:) 
~ 

5.oDE~6 · 79":(8 ftI 
Q. 

O.oI)(+OG 9O.9U 
7,oI)(+O'~ 101,609 
8,()1)(+06 114444 

11; 
¡¡¡ O 
ftI 

... 
O> M 

O.oDE+06' 1~09 al 
'O 

l..OOE~7 13S.1M4 

~ 
,g 
~ 
O> 
c: 

:SI 
u 
ftI 
e 
al 

'" oS) ... 
a. 
al 
Ir 
...; 
" fU 
'-
~ 

!:!' 
u.. 



\60,0Il0 

140.000 

120,000 

1DO.000 

DESGWSE del desgaste COTILO-CABEZA 
EjoX dobo 
Ejo Y -~ (rrm3) 

10.000 A.¿r 
60,000 

4O./XlO ~ .c= 
lO,OOO ;= 
~ooo ,t 7 • • • • • • • • • 

__ COTllO ck>CHte 
1..",) 

-e-CAIIUA 
1""'3) 

o.oofoQO l.aJ[ o(l6 4,lIOHJI; 6.00e-o; 1.00[o(l6 LOOt-olJ> 1 ~(+07 

11 
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P",o Inkl .1 Peso "",,1 dCSf¡"" Peso Inkill Peso Fin" dCSf¡ . ... 
.., 

PRUEBA • (.1 
;¡¡ 

cldos dclos dw ha" .. Itl II I (mm81 ttl Immal .! 
como Fele 3.33E·()!; COOl'OI ! ~x.tf!,l 33~ IUOE<OS 021 501 U.794 22.793 1.070 CAIUA 4,1.()!;5 44.()!;5 0.000 lb 

s:J 
UHM'I1Pf Inkill ce,ea 67 0% 1 U3E-()!; 043 1023 U.793 22.71f5 &556 Alu ....... .·1.()!;5 44.()!;5 0.000 al 

3.l3E·()!; Conl/OI 2 ~f!,l 33,~ UOE-05 0,21 501 22.785 22.734 1.070 .4.055 .4.055 0.000 2 
Corto 12.2.3['05 0.43 22.n6 "SS6 

o.. 
67~ 1023 22784 44.055 44055 0.000 . 

3.33('05 Control] ~r¡;1 33~ 1.l0(.OS 021 5Q.1 Un6 22,n5 1.070 44.055 .4.055 0.000 
." 
C; 

CO l1:o 67.~ 2.2.3 [~ 0.43 11>.23 22.715 22.767 *-,56 44.055 44.OS5 0.000 E 
F.sco l .ooE,cr. Control 4 ~1jI¡> 33.0% 3,30~ 0.63 15.11 72.767 22.~ 1..070 44.055 44.055 ' :::l 

0.000 « 
Esúblo Cor¡;. 67.~ 6.70~05 1.28 30.68 72.766 22.7S6 lQ,695 44.055 44.055 o.ooo lÚJ 

l ,oohcr. Conuol 5 [)c,sat)l;1 33.0% 3.30hOS 0.63 15.11 72.756 22.= 1.070 44.055 44.055 0.000 a. 
C.tIIO 67.0% I;,70E'OS 1.28 lO.68 22.755 22.741 14,.973 44.055 44.05~ o.ooo iS 

I,ooE'06 Co",,016 ~;a l3.0% 3.30E>05 0.63 15.11 22.741 27,740 1.070 44.055 44.055 0.000 1 ~ 
CotllO 67.~ 1;,70E.05 1.28 30.68 22.740 22.726 14,.973 44.()!;5 44.()!;5 0.0001':;) 

1,(XIE'06 CoRl/OI7 ~tf¡l 33~ Il.3OE-05 063 1511 U.726 22.724 2.139 44.055 .4.055 o.OOO ' :;¡ N 
- ... 

Cerea 67~ II;,70E-05 128 3068 U.724 227U 1UI34 44.055 .'1055 0.000 Q. M 

1ooE-06 CollUol 8 ~Karp 330% Il.3OE-05 I~ 15,11 U.7 12 22,711 Jt.079 • 4.055 _ 44!~ o.~ . 
Cett8 67.~ 16.70E<OS 1,28 3068 U.711 22,699 12..834 44.055 . 4.055 0.000 

1.00[.06 Conuol 9 "'~ 33~ 3~[~ 063 1511 22,699 22698 1.070 44055 44055 0.000 ~ 
b-- . 

Cor¡;. 67~ 670[~ ~ 3!!...68 22~8 2.2,687 !.!,,765 44~ 44OS5 0.000 • 

1.00['06 Control 10 De>e>,," 33.~ 3~[-OS 0.63 15.11 22,687 22.685 2,U9 44.055 4.4.055 0.000 • 
Cor¡;. 67.0% 6,70~05 1,28 30.68 72.685 22.674 11.7&5 44.055 44.055 0.000 , 

1.oo~06 Control 11 ~J1l;1 33.0% 1.30~ 0.63 15.11 72,674 22.672 2,139 44.055 44.055 0,000 • 

C.r¡;o 67.0% 6.70~ 1.28 30.68 72,1>72 22.658 ¡U73 44.055 44.055 O.o:::MJ ~ 

I ,ooE.06 CORItOI Il 1»>UJg;I 33.0% 3.3OE·05 0.63 15.11 22.658 22.657 1.070 44.055 44.055 0.000 

C.rso 67.0% 6.70E.05 1.28 30.68 12.657 22.&43 14,973 44.05~ .4.05~ 0,000 e 
I.OOE>07 U.&43 1r.1,5OD 44,055 0,000 c:i 

• 
~PelO 151.000 "'Il 0.000 tne .!! 
Den!ldld 0.935 mi/mm3 3,97 m&I"",,3 

s:J 

De1~zts.te 161.so rrm) 0.00 mm3 ~ 
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Representación gráfica del desgaste 
Eje X ciclos ~9''''' (/rJftl) 

IruRVA DE DESGASTE I 
PRUEBA • d._t. 
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DESGLOSE del desgaste COTILO·CABEZA 
Eje X cid ... 
E/. y d ... ~.;c" (rrrnJ) 

M)..ooo ¿r 
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... 
W ... 

PAR UHMWPE-Alúmlna 
~ 
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",UU4 • 
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c: 

~ 
Ck-kn· d~'lIn" dN~t., 
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""UUA S 
(je los cielos "'u l>otM 

COTIl O f_ 3,33t..os Cont rol 1 Descor¡;a 33,(1)\ 1.10~t<lS 0,21 5,1)< 

CoCtt~o "'Idol C¡rg;¡ 1>7,(1)\ 2.llt ·OS 0.43 IO..l3 

3,33f IIlS Control ' 1>Qsc.¡¡~ nJJjf, 1 lO[ t(l5 021 5,04 

Carea 1>7pr. 2.2lE.!()5 00 10,23 
1.11[.05 Control 3 DescarJ:O 1l.o}\ 110[.¡()5 021 5,.O.l 

Ca'5:~ 67.o}\ 2.2l[.¡()5 0.43 10,23 
f...., I ,OO(~ C.ontrol 4 OIUC.U¡;a n,(l)\ 3.30[.¡()5 0,63 lS.l 1 

eu..,l. C¡rg;¡ 1>7,(1)\ 6,70[ .OS 128 30,68 

1.00III)6 Control 5 Oasc.¡¡,P.i n,(l)\ 330[ t<lS 063 1511 

Carta 1>7,(1)\ 6,70[.!()5 128 30,6ll 
I,OOf~ Conlrol6 oesea'p ~3ffi1 3,30[1()5 0.63 15.,1 1 

CorEo 67.o}\ 6,70[.¡()5 1.28 lO,68 
I ,oot~ Control 7 Desea,,,, 33,(1)\ 3,30[-.os 0.63 lS.ll 

Corgo 67,(1)\ 6,7Ol-t05 1,28 lOPS 
1.00( ' 06 Con"018 Otit."j!¡ 33,0'11 330[ '05 063 151 1 

Carta 1>7JJj(, 6,70[.!()5 128 30.QI 

1.00f~ Conlrol 9 Desca'ea 13JJj(, ]30[«)5 063 15,11 

Can::» ", }JIf. 6.JUi:..05 i.2ii jO,.6S 

1.00E'tll6 Control 10 Ocsc~r~ 33.(111 3,30f.¡Q5 0.63 15.1 1 
C¡rg;¡ 1>7,0'11 6.70r I()S 128 30..68 

1.00fl06 Control 11 Oasc.¡¡,Si n.(l)l 330[ '05 063 1511 

Ca'l!a 1>7JJj(, 6.70[«)S 128 30.6ll 
I,OOE-+j)6 Conlrol12 OescerJ:O ll.o}\ 1lO[«)S 063 15.1 1 

C''EO 67.o}\ 6,70[1()5 1,28 30,68 
l,ocx.o7 

P~IO Iniriill P_Fin~ dMC8Sle 

(e) (e) (mm31 

61.G44 61.G44 0.000 CAllUA 

61.644 61.641 0.362 CO«;I1\IO 

61.641 61 641 0.000 
61,60\1 61,638 0,3~ 

611U8 61,638 0.000 
61.1U8 61.615 0, 362 

61.635 61.635 0.000 
61.635 61.634 0.121 
61,634 6 1.634 0.000 
61 6301 61.614 0,000 

61.63'\ 61.6H <\.000 
61.634 61.634 0.000 
&1.634 61.&34 0.000 
61.634 61.634 0.000 
61.634 61.634 0.000 
61 630\ 61,61·\ 0000 
61.63·1 6 1.634 0,000 

6i.6J4 6i ,6j4 O .. ÜW 

&1.634 61.&34 0.000 
61.634 61.634 0.000 
61.634 6 1.634 0.000 
61.6301 61.630\ 0.000 
61634 61.634 0000 
61.634 61.634 0,000 

GI,G14 1.2117 

PÓ'clld. ""SO 10.000 ~ 
Oensidad 8.290 ~rnln3 

DescaSle 1.21 ",",3 

P~o l"i81 
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8Vl3 
89.711 
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89 709 
89,709 
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89.707 
89,706 
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89706 
89, 706 

89.l'O& 
89.706 
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93 .. iü6 
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89.706 
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~'i ... 1 ck'sCi5te I 

(E) (mmJJ 
89)13 0,000 . 
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89709 0..000 . 
89.707 0,241 . 
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89.706 0.121 . 

89 706 0.000 : 
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89706 OAlO a. 
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89,706 0,000 . 

89,106 0,000 

89706 0..000 . g' 
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89706 0,000 

i9',/u6 0.000 . 
89.706 0000 

89.706 0.000 ; 

89706 0000 
89 706 0..000 I 

89706 O..oooJ: 
89.706 0..000 
&9~706 0,844 D 

7.000 fl18 
8.290 ~rnln3 

0.&1 ",",3 

{! 

10 .... 
M 



Representación gráfica del desgaste 
Eje X ciclos 
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DESGLOSE del desgaste CanLO.cABEZA 
Eje x cielo$ 
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""UUA .. 
óclos cielos "'u l>otiS 

COTIlO f_ 3,33t..os Cont rol I Descor¡;a 33,(1)\ l.l0~t<lS 0,21 S,G< 
CoCtt~o !nldol C¡rg;¡ 1>7,(1)\ 2.llt ·05 0.43 IO..l3 

3,33f IIlS Control ' 1>Qsc.¡¡~ nJJjf, 1 lO[ t(l5 021 5,04 

Carea 1>7111' 2.2lE-1()5 00 10).3 
1.11[.05 Control 3 DescarJ:O 1l.o}\ 110[.05 021 SJ).l 

Ca'5:~ 67.o}\ 2.2lE..os 0.43 10,23 
f...., I ,OO(~ C.ontrol 4 OIUC.U¡;a n,(l)\ 3.30E..os 0,63 15.1 1 

eu..,l. C¡rg;¡ 1>7,(1)\ 6.70[ .OS 128 30.68 
I.oot 11)6 Control 5 Oasc.¡¡rl'.i n,(l)\ 330[ t<l5 063 1511 

Carta 1>7,(1)\ 6,70[-1()5 128 30,6ll 
I,OOf~ Control 6 oesearp ~3ffi1 3,30[1()5 0.63 15,,1 1 

CorEo 67.o}\ 6,7OE..os 1.28 30,68 
I ,oot~ Control 7 Desear", 33,(1)\ 3,30[·.os 0.63 15.11 

Corgo 67,(1)\ G.7Ol-t05 1,28 lO,6S 

1.00( ' 06 Con"018 Otit."j!¡ 33.D'11 330[ '05 063 151 1 

Carta 1>7JJj(, 6,7OE..os 128 30.QI 

1.00f~ Control 9 Desearea 13JJj(, ]3O[«)S 063 15,11 

Can::» ", }JIf. 6.JUi:..05 i.2ii jO,6S 

1.00E'tll6 Control 10 Ocsc~r~ 33.(111 3,30~ 0.63 15.1 1 
C¡rg;¡ 1>7.D'11 6.70II()S 128 30..68 

1.00fl06 Control 11 Oasc.¡¡rlli n.(l)l 330[ '05 063 1511 
Catl!a 1>7JJj(, 6.70[«)S 128 30..611 

I,OOE~ Control 12 OescerJ:O ll.o}\ 13O[«)S 063 IS.l 1 

e.fEO 67.o}\ 6,7OE1()5 1,28 30,68 
l,ocx.o7 

P~IO Inirioll P_ Fin~ dMC8Sle 
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Figura 82 Gráficos de-ogasfe Co1llo y Cabeza femOl"al par .letal- .letal. Prueba·les 6. 
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PIIIJ{BA 7 
óclos cielos ,,'U I>otas 

conlO f_ 3,33t..os Cont rol I Descor¡;a 33,(1)\ 1.10~t<l5 0,2) SP< 
PI "", ln ~ ..,1<:101 Cirg;¡ 1>7,(1)\ 2.l3t ·05 0.43 10..l:3 

3,33f . OS Control ' 1>Qsc,¡¡~ 33JJjf, 1 lO[ t(l5 OH 5,04 

Carea 1>7,111& 2.2lE-1()5 00 10)3 

1.13[.05 Control 3 DescarJ:O 3lh}\ 110[..os 021 SP< 
Ca'5:~ 67h}\ 2.2lE..os 0.43 10,23 

f...., I ,OOI:~ C.ontrol 4 OIUC .... ¡;a 33,(1)\ 3.30[..os 0,63 1S.1 1 

eu..,le C¡rg;¡ 1>7JJjf, 6,1O[ .OS 128 30,68 

I.oot 1<00 Control 5 Oasc,¡¡rl'.i 33,(1)\ 330[ t<l5 063 1511 

Carta 1>7,(1)\ 6,70[-1()5 128 30,6ll 
I,()O[~ Control t; oesearp ~3ffi1 3,30[1()5 0.63 IS~l 

C.,~. 67h}\ 6,7O[..os 1.28 30,,68 

I ,~~ Control 7 Desear", 33,(1)\ 3.30[-.os 0.63 1S.l1 
Corgo 67,(1)\ G.7Ol-t05 1,28 10J;S 

1.001: ' 06 Con"018 Otit."j!¡ 33,0'11 330[ '05 063 151 1 

Carta 1>7JJj(, 6,70[-1()5 128 30.6B 

1.()o[~ Control 9 !>escarea 13JJj(, ]30[«)5 063 15,11 
Can::» ", J,Ni, 6.fUi:..05 i.2ii jO,,6S 

1.00E-t<l6 Control 10 Ocsc~r~ 33.(111 3,30~ 0.63 15.1 1 

Cirg;¡ 1>7,0'11 6.70r 1()5 128 30..68 
1.00[106 Control 11 Oasc,¡¡rlli 33.(1)1 330[ '05 063 151 1 

Catl!a 1>7JJj(, 6.70[«)5 128 30..6ll 

I,OOE-t<l6 Control 12 OescerJ:O :l3h}\ 13O[«)S 063 15.1 1 

C.~ 67h}\ 6,70[1()5 1,28 30,,68 

1.0cx.07 

P~IO Inkill 

(e) 

54.557 

54.557 

54,556 

54.5S6 

545SS 

54.5SS 

54.554 

54.554 

54,553 

545Sl 

54.553 

54,553 

54.553 

54.5Sl 

54.553 

54SSl 

54.553 
)i,Sij 

54.553 

54,553 

54.553 

54SS3 

54 S53 

54.553 

PÓrclld. ""$O 
Oensid 
Descaste 

P_Fin~ d~Sle 

(e) (mm31 
54.557 0.000 

54.556 0.251 
54,556 0.000 

54.555 0,lS2 

54 555 0.000 

54.554 0.2S2 

54.554 0.000 

54.553 0,75l 

54.553 0.000 

54.553 0,000 

54.553 1\.000 
54.553 0.000 

54.S53 0.000 
54.553 0.000 

54,553 0.000 

54 553 0000 

54.551 0,000 

54.553 O .. ÜW 

54.553 0.000 

54.553 0.000 

54.553 0.000 

54 551 0.000 

54,553 0000 

54,553 0, 000 

54,553 1.008 

• .000 "'6 
3.910 ~"'tn3 
1,008 ",",3 
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AIirnI"~ 
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44,392 
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44 392 
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44 392 

d4 .. J92 
44.392 

44,392 

44.392 

44 392 

44392 

44, 392 

~'i ... 1 c!esCMte 
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(S) (mmJI 
44,395 0.000 

~4.3')$ DA57 
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~4 393 0,252 
44393 0,000 I 

44.392 0,252 
44.392 0.000 

44 392 0.000 : 
44.392 0.000 

44392 0,000 . 
4'1,392 0,000 

44,392 0,000 : 
44,392 0.000 

44.392 0.000 Q. 

44.392 0.000 

44392 0,000 . 

4 4 392 0,000 CIl 

44,392 0.000 . 
44,392 0000 . 

4 4.392 0.000 

44.392 0000 . 

44 392 0,000 ; 

44392 0,0001 

44192 0,00011 
4-C,392 0,156 ~ 
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PIIIJ{BA 8 
óclos cielos ,,'U l>otiS 

conlO fase 3,33t..os Cont rol I Descor¡;a 33,(1)\ l,lO~t<l5 0,21 SP< 
PI "", ln ~ ..,Idol Cirg;¡ 1>7,(1)\ 2,l3t ·05 0.43 10..l:3 

3,33f . OS Control ' 1>Qsc,¡¡~ nJJjf, 1 lO[ t(l5 OH 5,04 

Carea 1>7,111& 2,2lE-1()5 00 10)3 
1.13[.05 Control 3 DescarJ:O 3l.o}\ 110[.¡()S 021 SP< 

Ca'5:~ 67.o}\ 2,2l[.¡()S 0.43 10,23 
f...., I ,OOI:~ C.ontrol 4 OIUC .... ¡;a n,(l)\ 3,30['¡()s 0,63 1S.1 1 

eu..,l. C¡rg;¡ 1>7JJjf, 6,1O[ .OS 128 30,68 
I,oot ¡.()6 Control 5 Oasc,¡¡rl'.i n,(l)\ 3 JO[ t<l5 063 1511 

Carta 1>7,(1)\ 6,70[-1()5 128 30,6ll 
1,()O[~ Conlrol t; Desearp ~3ffi1 3,30[1()5 0.63 IS~l 

C.,~. 67.o}\ 6,7O[.¡()S 1,28 30,,68 
I ,~~ Control 7 Desear", 33,(1)\ 3,30[-.os 0.63 1S.11 

Corgo 67,(1)\ G.7Ol-t05 1,28 30J;S 

1.001: ' 06 Con"018 Otit."j!¡ 33,0'11 330[ '05 063 151 1 

Carta 1>7JJj(, 6,70[-1()5 128 30.6B 
1,()O[~ Conlrol9 Descarea 13JJj(, ]30[«)5 063 15,11 

Can::» ", J,Ni, 6.JUi:..05 i,2ii jO,,6S 

I ,OOE-t<l6 Control 10 Ocsc~r~ 33.(111 3,30~ 0,63 15.1 1 

Cirg;¡ 1>7,0'11 6.70r 1()5 128 30..68 
1,00[106 Control 11 Oasc,¡¡rlli n.(l)l 330[ '05 063 151 1 

Ca'l!a 1>7JJj(, 6.70[«)5 128 30.6ll 
I,OOE-t<l6 Conlrol 12 OescerJ:O n.o}\ 13O[«)S 063 15.1 1 

C.~ 67.o}\ 6,70[1()5 1,28 30,,68 

1.0cx.07 

P~IO Inldal 

(e) 

54,557 

54.557 
54,556 

54.5S6 
545SS 
54.5SS 
54,554 
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)i,Sij 
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54,553 
54,553 
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54 S53 
54.553 

PÓrclld. ""$O 
Densid 
DescaSle 

P_Fin~ d~Sle 

(e) (mm31 
54,557 0.000 
54.556 0.251 
54,556 0.000 
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54 555 0.000 
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Figura 88. Gráficos desgaste Cotilo y Cabeza femoral, par A1úmína-Alürruna. Prueba-tesl 8. 
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y podemos ver como se acumula el desgaste en cada periodo a 

través de las labias de desgaste porcentual-acumulado siguien es: 

,. CESQA.STE .. o. .. W ,VIJO 

PRUEBA 1 PRUEBA 2 

11 d aa; l Ciclos 6 desaa t Cldos 

Op% O,oOE~O 0,0% O OOE+OO 
S)')' 3,33E-+<lS 5,1% 3,33E+OS 

11,1" 6,67E-+<lS 11,2% 6,67E+OS 
17,M/; 17,0% l ,OOE-Hl6 17,3% 17,3% 1,OOE+06 

9,9')6 26,9% 2,oOE .. 06 11,2% 28,6% 2,OOh06 
8,~ 3S,~ 3,oOE .. 06 9,7% 38,3% 3,OOE +06 
8,~ 44,4" 4,oOE+06 8,2% 46,4% 4, OOE+06 
9,9% 54,4" S,oOE .. 06 8,7% 55,1% 5,OOE +06 
9,4% 63,7% 6,OOE .. 06 10,2% 65,3% 6,OOE+06 
8,~ 72,5" 7,OOE .. 06 8,7% 74,M/; 7,OOh 06 
8,~ 81,3% 8,OOE .. 06 8,7% 82,7% 800E+06 
8,~ 90,1" 9,oOE .. 06 9,2% 91,8% 9,OOE>06 
9,9% 100P3' l,oOE .. 07 8,2% l OO,M/; l ,OOE +07 

Tabla 45, Resultados degasle porcentual acumulado. Prueba-test 1 y 2. 

PRUEBA 3 PRUEBA 4 

a d 83St Cic lo II d Bast Ciclo 

0,0% O,OOE. OO O,()% O.ooE. OO 
7,7% 3.33E+OS 6,()% 3,3.3E. OS 

15,4% 6,67E+OS 11,9')6 6,67E. OS 

22,3% 22,3% l,OOE .. 06 17,9% 1',9% l ,OOEo06 
8,5% 30,8% 2.ooE+06 7,3% 25.2% 2.ooE. 06 
8,5% 39,2% 3.ooE. 06 9~ 35.1% 3.ooE. 06 

9.2% 48,5% 4,OOEo06 9~ 4S,()% 4.ooEo06 

8.5% 56,9% S.ooEo06 9,3% 54.3% S.ooE. 06 

8.5% 65,4% 6.ooE. 06 8,6% 62,9% 6.ooE. 06 
7,7% 73.1% 7.00Eo06 7,'»t 70,9% 7.ooE. 06 

9.2% 82,3% 8.00Eo06 8,6% 79.5% 8.ooE. 06 
8,5% 90,8% 9.ooE. 06 10,6% 90.1% 9.ooEo06 

9.2% 100,0% l .ooE. 07 9,9% l00,()% 1.ooEo07 
Tabla 46, Resultados degas1e porcentual acumulado. Prueba-test 3 y 4. 
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14 CE sc;...sr AONIJlAOO ..-tESGAS E ACUIIlA.AOO 

PRUEBA S PRUEBA 6 

¡), desgaste Ciclos ¡), desgaste Ciclos 

0,0% O,ooE+OO O,0'J6 O.ooE+oo 
29,4% 3,33E+OS 22.2% 3.33E+05 
58,8% 6,67 E+O~¡ SO,0'J6 6.67E+05 

88,2% 88,2% 1,OOE+Ot¡ n,~ 77,~ l,OOE+06 
11,8% 100,0% 2,ooE+06 22,.2% 100,0'J6 2.ooE+06 
0,0'J6 100,0% 3,ooE+06 O.Q% 100,0'J6 3.ooE+06 
0,0')(. 100,0% 4,OOE+06 0,0% 1oo,0'J6 4.ooE+06 
0,0')(. 100,0% 5,ooE+06 0,0% 100,0')(, S.ooE+06 
0,0'J6 100,0% 6,OOE+06 0,0% 100,0')(. 6.ooE+06 
0,0')(. 100,0% ?,ooE+06 0,0% 100,0')(. 7.ooE+06 
0,0')(. 100,0% 8,ooE+06 0,0% 100,0')(, 8.ooE+06 
0,0')(. 100,0% 9,ooE+06 O,O~ 100,0')(, 9POE+06 
0.0')(. 100,0% l ,ooE+O~7 0,0% 100,0')(. 1POE+0? 

Tabla 47. Resultados degalste porcenlual acumulado. Prueba-Iest 5 y 6 . 

"DE DESGASTE ¡\Qj <.U .. OCSGASTE oIQ¡~I<.UDO 

PRUEBA 7 PRUEBA 8 

/:; desgaste Ciclos, 1:. desgaste Ciclos 

0,0% O,ooE+OO 0,0% O,oOE+OO 
28,6% 3,33E +OS 33.3" 3,33E+05 
57.1% 6,67E+OS 66,7% 6,67E+OS 

85,7% 85,7% 1,OOE·+06 83,3% 83,3% l ,OOE+06 
14.3" 100,0% 2,OOE +"Il6 16,7% 100fti' 2,oOE+06 
0,Dl' 100.0% 3,OOE+06 0,0% loo,Q'l' 3,oOE+06 
O,oi' 100.0% 4,ooE·+06 0,0% l 00,oi' 4,oOE+06 
O,oi' 100,0% 5,ooE+06 0,0% loo,oi' S,oOE+06 
0,Q'l' 100,0% 6,ooE+06 0,0% 100,0% 6,oOE+06 
O,oi' 100,0% 7,ooE+06 0,0% 1oo,oi' 7,OOE+06 
0,Q'l' 100.0% 8,ooE+06 0,0% 100,0% 8,00E+06 
0,0i' 100.0% 9,ooE+06 0,0% 1oo,oi' 900E+06 
0,Q'l' 100.0% 1,00E+07 0,0% 100,03' 1,oOE+07 

Tabla 48. Resultados degalste porcentua I acumulado. Prueba-test 7 y 8. 
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./ De las pruebas 1 y 2 del par tipo UHMWPE-Metal, interpretando los 

datos de las respectivas Tabla 37, 

./ Tabla 38, Tabla 45 y gráficos Figura 71, Figura 72, Figura 73 y 

Figura 74 podemos deci r que: 

o El desgaste se da en la parte blanda del par focaonal. es decir 

en el cotilo de UHMWPE. Sin embargo el desgaste en la 

cabeza femoral de metal CoCrMo para la prueba 1 no existe 

dada la dureza del me al frente al polietileno o es inapreciable 

por la resolución de la balanza. Luego en la prueba 1, el 

desgaste del cotilo de UHMWPE fue de 182,892 mm3 dada la 

pérdida de peso total de 171 mg durante los 107 ciclos, que es 

el equivalente a 10 anos de marcha. Y el desgaste total por lo 

tanto para el par mcción UHMWPE-CoCrMo en la prueba 1 

queda en 182,892 mm3. 

o En la prueba 2 el desgaste se da en su totalidad o se aprecia 

en la parte blanda del par meaonal, es decir en el cotllo de 

UHMWPE. Luego en la prueba 2, el desgaste del cotilo de 

UHMWPE fue de 209,63 mm3 dada la pérdida de peso total de 

196 mg durante los 101 cid os que simulación, equivalente a 

10 años de marcha Asf el desgaste total del par fricción 

UHMWPE-CoCrMo en la prueba 2 queda también en 209,63 

mms. 
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o Luego el reparto del desgas e entre cotilo UHMWPE y la 

cabeza femoral de CoCrMo para la prueba 1 está en un 100% 

en el cotllo o parte blanda y lo mismo en el caso de la prueba 

2. 

o El valor del desgaste del cotilo de UHMWPE, se incrementa 

de 182,892 mm3 a 209,63 mm' de la prueba 1 a la 2, esto es 

incremento o desviación de 26,74 mm3 es decir una diferencia 

de un 14,62% más de desgaste, Luego la media del desgaste 

total se situó en 196,26±13,37 mm' para el periodo total de 

Simulación. 

o Representado gráficamente dichos desgastes acumulados por 

prueba podemos ver la curva de desgaste del par protésico, al 

igual que en la gráfica convencional de desgaste oomo la de la 

Figura 15, sirviendo para identificarse las fases de 

desgaste217.298.323.341 . 

o En particu lar las curvas de desgaste son similares en ambas 

pruebas oon pendiente ascendentes en funa ón del tiempo. El 

mayor desgaste total en ambas pruebas se produce en la tase 

inicial (en los primeros 106 cld os. equivalente al primer al'\o), 

asf entre un 17% y un 17,3% del desgas e total se da en este 

periodo, En el resto de periodos hasta completar los 9' 1011 

ciclos, el desgas e total fluctúa para la prueba 1 entre 
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desgastes con pendientes entre el 8,8% al 9,9% cada 1011 

ciclos y entre 8,2% y el 11,2% para la prueba 2. 

o Dada la resolución de la balanza analíbca y cualquier balanza, 

SI el desgaste es senSiblemente bajo, este pasará inadverudo, 

Aun asr, si alargásemos el hoñzonte temporal de la prueba es 

posible que en cualquier Control posterior apareciera el 

desgaste de forma acumulada al hacerse apreciable por la 

sensibilidad de la balanza, el cual en este caso realmente 

habria que repartir en forma de relación cuasi lineal. 

-/ De las pruebas 3 y 4 del par tipo UHMWPE- Alúmina, Interpretando 

las respectivas Tabla 39, Tabla 40, Tabla 46 y gráficos, Figura 75. 

Figura 76, Rgura 77 y Figura 78, podemos decir que' 

o El desgaste como en el par anterior también se da en la parte 

blanda del par fricclonal, es decir en el cotilo de UHMWPE. y 

el desgaste en la cabeza femoral de alúmina para la prueba 3 

y 4 tampoco existe, dada la dureza de la cerámica frente al 

polietileno o quizás es inapreciable por la resolución de la 

balanza en el horizonte experimentado. Luego en la prueba 3, 

el desgaste del cotilo de UHMWPE fue de 139,044 mm3 dada 

la pérdida de peso total de 130 mg durante los 107 ciclos que 
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es equivalente a 10 años de marcha. Y el desgaste otal del 

par fricción UHMWPE-Alúmina en la prueba 3 queda pues en 

139,044 mm3. 

o En la prueba 4 el desgaste también se da o se detecta en su 

totalidad en la parte blanda del par friccional, es decir en el 

cotilo de UHMWPE. Luego en la prueba 4, el desgaste del 

cotilo de UHMWPE fue de 161 ,50 mm3 dada la pérdida de 

peso total de 151 mg durante los 107 ciclos de simulación, 

equivalente a 10 años de marcha. Así el desgaste total del par 

fricción UHMWPE-Alúmina en la prueba 4 queda en 161 ,50 

mm3. 

o Luego el reparto del desgaste entre coti lo UHMWPE y la 

cabeza femoral de Alúmina para la prueba 3 y 4 está en un 

100% en el cotilo o parte blanda. 

o El valor del desgaste del cotilo de UHMWPE, se incrementa 

de 139,044 mm3 a 161,50 mm3 de la prueba 3 a la 4, esto es 

incremento o desviación de 22,46 mm3 es deCir una drferenaa 

de un 16,15% más de desgaste. Luego la media del desgaste 

total se situó en 150,27±11 ,23 mm3 para el periodo total de 

simulación. 

o Representado gráficamente dichos desgastes acumulados por 

prueba podemos ver la curva de desgaste del par protésico, al 

igual que en la gráfica convencional de desgaste como la de la 
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Figura 15, sirviendo para identificarse las fases de 

desgaste217.298.323.3tl . 

o En particular las curvas de desgaste son similares en ambas 

pruebas con pendiente ascendente en funCIón del tiempo y a 

la vez bastante similar gráficamente a la curva de los pares 

UHMWPE-metal. El mayor desgaste total en ambas pruebas 

se produce en la fase inicial (en los pomeros 10s ciclos, 

equivalente al primer afio), asi se da un 22,3% en el test 3 y 

un 17,9% en el test 4, del desgaste otal se da en este 

periodo. En el resto de penodos hasta completar los 9 ' 108 

Ciclos, el desgaste total fluctúa para la prueba 3 entre 

desgastes con pendientes entre el 8,5% al 9,2% cada 106 

ciclos y entre 7.3% y el 10.6% para la prueba 4. 

o Dada la resolución de la balanza anall 'ca y cualquier balanza, 

si el desgas e es bajo, es e pasará inadvertido. Aun aSi, si 

alargásemos el hoozonte temporal de la prueba es posible 

que en cualquier Control postenor apareceria el desgaste de 

forma acumulada al hacerse apreciable por la sensibilidad de 

la balanza, el cual en este caso realmente haMa que repartir 

en forma de relación cuasi lineal 
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./ De las pruebas 5 y 6 del par ipo Metal-Metal , interpretando las 

respectivas, Tabla 41, Tabla 42, Tabla 47 y gráficos, Figura 79, 

Figura 80, Figura 81, Figura 82, podemos decir que: 

o El desgaste se da tanto en la parte del cotilo como en la 

cabeza femoral del par fricclonal metal-metal. El desgaste en 

la cabeza femoral de metal CoCrMo para la prueba 5 es de 

0,844 mm3 que supone una pérdida en peso de 7 mg y en el 

cotilo de 1,207 mm3 por pérdida en peso de 10 mg duran e los 

107 ciclos q e es equivalente a 10 años de marcha. Y el 

desgaste total del par fncci6n CoCrMo-CoCrMo en la prueba 5 

queda en 2,051 mm3. 

o En la prueba 6 el desgaste que se obtiene en el cotilo es de 

1,206 mm~ por pérdida de peso de 10 mg y en la cabeza 

femoral se ob -ene un desgas e de 0,964 mm' por pérdida de 

peso de 8 mg durante los 107 cidos de la simulaci6n, 

equivalente a 10 años de marcha. Así el desgaste total del par 

fricción en la prueba 6 queda en 2.170 mm3. 

o Luego el reparto del desgaste entre cotilo y la cabeza femoral 

ambos de CoerMo para la prueba 5 está en un 58,82% en el 

cotilo y un 41.18% en la cabeza femoral . En el caso de la 

prueba 6 el desgaste está en un 55,56% en el coti lo y un 

44,44% en la cabeza femoral pro ésica. 
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o El valor del desgas e del 00 ilo tiene un decremen o de 1,207 

mms a 1,206 mm3 de la prueba 5 a la 6, esto es un 

docremento o desviación de 0,001 mm3 es deCir una diferenCIa 

de un 0,083% menos de desgaste. Luego la media del 

desgaste total se situó en 1,2065 mm3 para el periodo total de 

simulación. 

o Representado gráficamente dichos desgastes acumulados por 

prueba podemos ver la curva de desgaste del par protésico, al 

igual que en la gráfica convencional de desgaste oomo la de la 

Figura 15, pudiendo identificarse las fases de 

desgaste217.298.323.3tI. Sirve esta para resaltar las fases de 

desgaste Indicadas de running-in y steady-state. 

o En particular las curvas de desgaste total y por componentes 

son similares en ambas pruebas, El mayor desgaste total en 

ambas pruebas se produce en la fase inicial (en los pñmeros 

106 ciclos, equivalente al primer año), así un 88,2% del 

desgaste total se da en este periodo para el test 5 y un 77 ,8% 

en el test 6. Esta fase se corresponde con la denominada 

running-in o de autopulido. 

o Entre los 106 cid os y los 2.106 se da un 11 ,8% del desgaste 

total para la prueba 5 y un 22,2% en el caso de la prueba 6 

o En el resto de los periodos desde el tercer millón de cid os 

hasta completar los 107 ciclos, es decir 8106 ciclos, no se 
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aprecia desgaste en ninguna de la dos pruebas. Dada la 

resolución de la balanza analitica y cualquier balanza, si el 

desgaste es bajo, este pasará inadvertido. Tal probablemente 

este es el caso. Aun así, SI alargásemos el horizonte temporal 

de la prueba es posible que en cualquier Control posteñor 

aparecerra el desgaste de fonna acumulada al hacerse 

apreciable por la sensibilidad de la balanza, el cual en este 

caso realmente habria que repartir en forma de relación cuasi 

lineal. 

./ De las pruebas 7 y 8 del par tipo Alúmlna- Alúmina, interpretando las 

respectivas, Tabla 43, Tabla 44. Tabla 48 y los gráficos Fígura 83, 

Figura 84, Figura 85, Figura 86. podemos decir que' 

o El desgaste se da tanto en la parte del co '10 como en la 

cabeza femoral del par fnccional alúmlna-alúmina. El desgaste 

en la cabeza femoral para la prueba 7 es de 0,756 mm3 que 

supone una pérdida en peso de 3 mg y en el cotila de 1,008 

mml por pérdida en peso de 4 mg durante los 107 d clos que 

es eqUivalente a 10 años de marcha. Y el desgaste total del 

par fricción en la prueba 7 queda en 1,764 mm 3
• 
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o En la prueba 8 el desgaste que se obtiene en el cotila es de 

1,008 mm3 por pérdida de peso de 4 mg y en la cabeza 

femoral se obtiene un desgaste de 0,504 mm3 por pérdida de 

peso de 2 mg durante los 107 cidos de la simulación, 

equivalente a 10 a1'los de marcha. Asf el desgaste total del par 

fricción en la prueba 8 queda en 1.512 mm3
. 

o Luego el reparto del desgaste entre cotila y la cabeza femoral 

ambos de Alúmina para la prueba 7 está en un 57.14% en el 

cotila y un 42,86% en la cabeza femoral . En el caso de la 

prueba 8 el desgaste está en un 66,67% en el cotila y un 

33,33% en la cabeza femoral protésica. 

o El valor del desgaste del cotila tiene un decremento de 1.512 

mm~ a 1,764 mm~ de la prueba 7 a la 8. esto es un 

de<:remento o desviación de 0,252 mm3 es decir una 

diferencia de un 14,29% menos de desgaste. Luego la media 

del desgaste to al se situó en 1 ,638±0, 126 mm3 para el 

penodo total de SImulación. 

o Representado gráficamente dichos desgastes acumulados por 

prueba podemos ver la curva de desgaste del par protéslco. al 

igual que en la gráfica convencional de desgaste como la de la 

Figura 1 S, pudiendo identificarse las fases de 

desgaste21T.293.323.3&1. Sirviendo esta para resaltar las fases de 

desgaste indicadas de running-in y s eady-sta e. 
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o En particular las curvas de desgaste total y por componentes 

son similares en ambas pruebas. El mayor desgaste total en 

ambas pruebas se produce en la fase IniCIal (en los pnmeros 

106 CIclos, equivalente al primer año), asi entre un 83,3% y un 

85,7% del desgaste total se da en este penodo. Esta fase se 

corresponde con la denominada runnlng-in o de autopulido. 

o Entre los 106 cid os y los 2'108 se da un 16,7% del desgaste 

total para la prueba 8 y un 14,3% en el caso de la prueba 7 

o En el resto de los periodos has a completar los 107 dclos, es 

deor 8' 106, no se detecta desgaste. Dada la resoludón de la 

balanza analítica y cualquier balanza, si el desgaste es bajo, 

este pasará inadvertido. Aun asr, si alargásemos el hoñzonte 

temporal de la prueba es posible que en cualquier Control 

posterior aparecerla el desgaste de forma acumulada al 

hacerse apreciable por la sensibilidad de la balanza, el cual en 

este caso realmente habria que repartir en forma de relación 

cuasI lineal. 

Podemos ahora agrupar los resultados y comparar estos Para ello 

plasmamos dichos resultados en la Figura 87, Figura 88 y 

Tabla 49 siguientes: 
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PRU EBA PAR 
1 UHMWPE-(oCrMo 
2 UHMWPE-CoCrMo 
3 UHMWPE·Alümlna 
1\ UHMWPE·Alümlna 
5 CoCrMo-CoCtMo 
6 CoCrMo-CoCrMo 
7 AJuminil-AJúminil 
8 AJümin;,·AJúmiM 

25,000 -

• 

de51:3ste (mm3/8~1 
18.289 
20,963 
13,904 

lUSO 
0,205 
0,217 
0,176 
0,1S1 

PAR f RICClÓ 

Comparación del desgaste anual estjmado por 
par fricción en el simulador (mm3/año) 

Figura 87. Compar ¡va por par. desgas e volumétrioo anual esnmaoo (mmJ/al\o) -In vitro' 
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PRUEBA PAR de!fCaste (mm3/ N'ml 
1 UHMWPE·CoCrtJlO l,69E-06 

2 UHMWl't: CoCrtJlO 1.9aE.()6 

3 UHMWPE·Alürnna 1.28(.()6 

4 UHMWPE·I\Iúrrina 1,49E.()6 

S CoCtMo-CoCrMo 1,89E-08 

6 CoCtMo-CoCrMo 2.00E·08 
7 Alúrnna Alúmina 1.6aE·08 
8 Alúrrina Al úmina 1.39E·08 

1. I!OE 06 

l ,60E 06 

1.40E-06 

l.2lJE-06 

l,OOf-06 

a. f .o/ 

6,OOE 07 

4,OOE 07 

2"OOE.()7 

Comparación del 'factor desgaste en 
relación a la carga Y' el recorrido por par 

fricción en el simulador (mm3/N·m) 

FIgur:J 88. ComparatIVa por p;ilr, factor de desgaste es 
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COTllO Cilbeza ( De1j!3ste FiKtor ele 
Voklml!lIIco d~e 

PRUEBA (Núd",,) Cbsú CABEZA el .. " el> mm) (mm3/~ño) I (mm3/ N·m) 

AST M F 138/ AST'M f799/ 
1 UHMWPE ISO 5834 -1/2 eoerMo ISO 5832-4 28 18, 289 l ,69E·06 

ASTM F J38/ ASTM F799/ 

2 UflMWPE ISO 5834 -1/2 CoCrMo ISO 5832-4 28 20,963 1,91E·06 

ASTM F 138/ 
3 U 11 MlIJ PE ISO 5834 ·1/2 AIolmina ISO 6474 28 13,904 1.28E·06 

AST M F 138/ 

" UflMWPE ISO 5834·1/2 AJ~mlna ISO 6474 28 16, 150 1,49E·06 

ASTM F799/ ISO ASTMF799/ 

S CoCrMO 5832·. CoC,MO ISO 5832-4 28 0, 205 1,89E·08 

ASTM r 799/ ISO ASTM F799/ 

6 CoCtMo 5832·4 CoC,Mo ISO 5832-4 28 0.217 2,ooE·08 

7 Alúmin~ ISO 647" Alúmln;l ISO 6474 28 0176 1,63E.08 

8 Alilmlna ISO 6474 AJUmlna ISO 6474 28 0,151 1,39E·08 

Tabla 49. Cuadro resumeln de resultados en las pruebas de desgaste. 

De lo anteñor podemos decir: 

• Las pruebas con pares UHMWPE-metal (CoCrMo) muestran el mayor 

ratio de desgaste volumE~trico anual; 18,289 y 20,963 mm3 110$ ciclos 

• Las pruebas con pares Cerámica (Alúmina)-Cerámica (Alúmina) 

muestran el menor ratlc) de desgaste anual; 0,176 Y 0,151 mm31106 

ciclos . 

• Las pruebas con pares UHMWPE-<::erámica (Alúmina) muestran un mejor 

comportamiento frente al desgaste que los pares UHMWPE-metal 

(CoCrMo) y con un ratio de desgaste anual de 13,904 Y 16,1 50 mm3/1Os 

ciclos del UHMWPE oon el uso de cabezas de alúmina frente a los 
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desgastes de 18,289 y 20,963 mm3 11 08 ciclos con el uso de las cabezas 

metálicas. 

• Las pruebas con pares Metal (CoCrMo)- Metal (CoCrMo) muestran un 

peor comportamiento frente al desgaste que los pares Cerámica 

(Alúmina)-Cerámica (Alúmina) pero mucho mejor frente a los pares con 

cotilas de UHMWPE y con un ratio de desgaste anual de 0,205 y 0,217 

m m3/1 08 ciclos. 

Idénticos resu ltados se obtienen para los ratlos de velocidad de 

desgaste o desgaste en relación a la carga media a que se somete cada 

para fr'iocional por distancia recorñda. 

• Las pruebas con pares UHMWPE-metal (CoCrMo) muestran el mayor 

tasa o factor de desgaste; 1,69' 1 O~ y 1,93' 10-8 mm3, ·m. 

• Las pruebas con pares Cerámica (Alúmina)·Cerámlca (Alúmina) 

m uestran la menor tasa o factor de desgaste; 1,39-10"8 Y 1,63' 10'& 

mmJ/N·m. 

• Las pruebas con pares UHMWPE-cerámica (Alúmina) muestran un mejor 

comportamiento frente al desgaste que los pares UHMWPE-metal 

(CoCrMo) y con una tasa o factor de desgaste; 1,28' 10-& Y 1,49' 10-& 
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mm3/N 'm del UHMWPE con el uso de cabezas de alúmina frente a las 

tasas o factores de desgaste de 1,69' 10'8 y 1,93' 10'8 mm3/N ·m. con el 

uso de las cabezas metálicas. 

• Las pruebas con pares Metal (CoCrMo)- Metal (CoCrMo) muestran un 

peor comportamiento frente al desgaste que los pares Cerámica 

(Alúmina)-Cerámica (Alúmina), pero mucho mejor frente a los pares oon 

cotilos de UHMWPE y con una tasa o factor de desgaste de 1,89 10-8 Y 

2,00-10-8 mm3fN ·m. 

Los resultados manifiestan congruenCIa con otras Investigaciones1
'" , 

como veremos en la discusión. 

4.2 RESULTADOS DE LA VALORACiÓN CLlNICA y DE LAS TÉCNICAS 

COMPLEMENTARIAS. 

4.2.1 RESULTADOS DEL MÉTODO DE VALORACiÓN 
CLlNICA 

343 



Después de analizadas estadísticamente, descñptivamente y 

comparativamente las cuatro muestras por par de 20 pacien es cada una 

podemos exponer lo siguiente: 

1) Respecto a la Edad: 

De las muestras seleccionadas aleatoriamente obtenemos la siguiente 

distribución por edades indicadas en la Tabla 50 con los valores máximos, 

minimos, media aritmética, desviación estándar y error estándar por 

mueslra: 

M~l I.tuesm 2 ~3 M~Q 

EOAllES UiJl'l!IE~ ,~ LH~~P:.cmr..a lIIírinl ~l~~1 Cerin: I (II.ü'ona,\CEIi [¡ I)ür iTa). 

Mmrjj 31 37 27 37 
Málirna b8 69 67 68 

Mata AriIni1ka 58,00 55,15 53,75 $,60 

Oesliadón [)'!áOlbr 10,30 9,15 12'5 9,14 

Error EmOOil 2~ 2,18 ¡90 2..G1 

Tabla 50. Dístribuci6n por edades de las muestras. 

l a edad del grupo de los pacientes está comprendida enlre los 27 y los 69 

a1\os. Siendo las medias ari tméticas y desviaciones estándar muy similares. 

Mostrando la mayor media el par UHMWPE-metal (58 a1\os) frente a la media 

del metal-metal (53,75 años), tendencia en este par que puede estar marcada 
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por la falta de predisposición a implantar prótesis que liberen iones en mujeres 

con posibilidades de fertilidad y el nivel de actividad del pacien e. 

Del propio anáhsis estadístico se desprende que las muestras cumplen la 

Hipótesis Nula de independenaa para todas las muestras, al no existir 

diferencias significativas (p>O,05) mediante la aplicación de la t de Student. Los 

resu ltados del valor -p para cada comparación muestral los exponemos a 

continuación en la Tabla 51 : 

EDAD EDAD EDAD 
EDAD Media Desv. Estandar P[T<- t) dos colas 

UIIMIh'l'[·metal (CoCrMol 58,00 10,30 0,374408 
UHM'Ii'P(·Cer.1lfl' CiI (Al óm. n.J) SS 15 9,75 

UHMWI'E· m~l~1 (CoCrMol 58,00 10,30 0,257860 
Molll (COúlllo)·Mol.!l(CoC>1IIk» 53,75 12,95 

UHMWP[·nlelal (COCrMoJ 58,00 10,30 0,440548 
",ramlaJlLüm l~I ·"'romICo1 (Alúml",,1 5560 9.14 

UHMWVE· C. Mna(AlúT .... l 55,15 9.75 0,701512 
Melal (COC,lIIol·MelM(COCtllllo) 53,75 U.9S 

UHMWP[·Ce r~"t.) (Al Ú"';fldJ 55,15 9,75 0,881132 
C"r6mice (NÚ'I1i,..,·Cer6Miea (Alúminlrl 55,60 9.14 

Molol ((<)(llIIol·Mol J(CoC>1IIk» 53,75 12.95 0,604836 
Ce~mIQ ~"",I"'I-C(lr.lml ... (Ah)ml~1 55,60 9,14 

Tabla 61. Comparativa en base al estadistico de la t de Student por Edad y 
muestra. Nivel de significación -p. 
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Llegamos a la misma conclUlsión a través del estudio por el estadístico de la 

Chl Cuadrado donde el valclr p nos refiere, para los distintos intervalos de 

edades comprendidos en las distintas muestras (pares), valores 

probabilis 'cos p por encimel de 0.05 (p>0,05) dando lugar al cumplimiento 

de las Hipótesis Nulas de Clwnplimlento de variables independientes, véase 

los resultados estadísticos en la Tabla 52 

EcIbd lo"",) ~ o iRUOI qUl! 2? ! !,S 43 sa,s 
PAR CASOS CAMlS CASOs CASOS TotI l 

UIW\VP( ·",~wl !CoCrMo) 1 2 S 12 20 
UHIY'\\'PE.c.., "IC. lA<, "" ",.) I 4 7 8 20 
", ••• 1 (COCr<Ylo' · M.· .. IICOCtMo) 2 s 2 11 20 

Ctnmlc .. (Ah .... ''''"I·Cor'''''IC.IA,·'''' .".). I 3 7 9 20 
TO I > 14 21 ·10 10 

I p= 0,717811 
átl cuochdo 6;ZI9[).1! 

ehl cu:.:r..do crllKlO rp~p.;J 16.91897e 

Tabla 52. Comparativa en base al estadístico Chi Cuadrado por Edad existen e y par 
muestral. Nivel de significaCi6n -p. 

2) Respecto al Sexo: 

Vemos en la Tabla 53 la di~stribud6n en número y porcentual del sexo por 

muestras: 
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Muem1 Muem2 Muestra 3 Muem4 

SEXO lI-IIAP~~ I,~ Ltt/APE-C!rit1 et l}.lrrnl, ,..~~! ltilt~ GWru~¡Cma ¡l/:n\ll 

Horl1)~¡ 011 8 1 14 7 

Ir6JJER~~ 12 13 6 \3 

20 W 20 20 

. 
Muem l Muestra 2 Muestra 3 Muem4 

SlXO % lI'ItAF~!Ij l'Cd)I6l Ltt/A~u(}.lrr ... W~ (QCW¡1I!JI001kj {".R¡u (JümIfGQta ¡l/nul\ 

Horl1)~E (lil I/JJPI. 3sp..\ ro~ 35,I»; 

IMJJERlr~ fl)JPI. 6S.m¡ D~ 65,I»; 

100,0% 10).,0% 100.0% lOOJII% 

Tabla 53. CIslnbucl6n en número y porcentual del sexo por muestras. 

La distribución porcentual por sexo, marca similitudes para todos las muestras 

salvo en el par metal·metal que QUIZás refleja la preferencia de este bpo de par 

para pacientes con nivel de actiVidad por encima de la media. 

Del análisis estadrsuco se desprende Que las muestras cumplen la Hipótesis 

Nula de variables independientes respecto al sexo para todas las mues as, al 

no existir en ningún caso diferencias significativas (p>O,OS) para el esladis 'co 

de la Chi Cuadrado. Los resultados los exponemos a continuación en la Tabla 

54. 
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PAR HOM8RE:S MUJERES Total 
1 UHMWPE-metal (CoCrMO) 8 U 20 

2 UHMWPE-Cer.imica (Alúmina' 7 13 20 
3 Me",1 (CoCrMo)·Metal(CoCtMol 14 6 20 
4 Cer.imiCilIAlúminil) -Ccr.imica (Alúmina) 7 13 20 

Tol.tI 36 44 80 

p= 0,076203 

chl cuadrado 6.868687 
elv cuadrado critICo (pzO,OSI 7)H4728 

Tabla 54_ Comparativa en base al estadístico Chl Cuadrado por Sexo y par 
muestra!. Nivel de significación -p. 

Por otro lado las variables de Sexo frente a la Edad por par muestral se 

estudiaron tal que del análisis estadístico se desprende que las muestras 

cumplen la Hipótesis Nula de variables independientes respecto al sexo para 

todas las muestras, excepto en la muestra con par Implantado metal-

metal que resulta con diferencias sil~nificativas (P<O,05) para el 

estadistico de la Chi Cuadrado. Los resultados los exponemos a 

continuación en la Tabla 55, Tabla 56, Tabla 57 y Tabla 58. La explicación 

podemos encontra r1a en la preferencia en el cirujanos traumatólogo en evitar 

implantes de este tipo en mujeres y usar10 en paa entes que muestren un 

nivel de actividad flsica por encima de la mec::lia. 
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EDAD (allosl mayor o !e .. al Q .. e l7 37. 5 48 58,5 

UHMlVPE· me,yIICoC,Mo) C.\SOS CASOS CASOS CASOS Tota 

1 IIOM6R{$ O O 2 1> a 
2 MUJERf5 1 Z J 6 U 

1 0 t81 t 2 5 12 20 

I p= 
0,475291 

eN eu>dr.sdo 2,500000 
th. t u.tclt..,o <' , lJ(O (poO.oS) 7,814728 

Tabla 55. Compara ' a en base al estadistico Chi Cuadrado por Sexo y Edad existente 
en la muestra con par LJHMWPE-metal. Ivel de significación -p. 

EDAO (.ño.1 m.vor o . u.1 que 27 37.S 48 S8. 5 

UHMWpt-Cer;¡",lc. (Alurn lNI CASOS C~ CASOS CASOS 1 0~ 

1 HOMBRfS O 1 5 1 7 

2 MUJERfS 1 3 2 7 13 

l Otal 1 4 7 8 20 

I p. 0.086648 
ehl cllidrado 6,5n708 

thl cu.;(It.d o e ti." o (,,"0.0 5 ) 7,8 14118 

Tabla 56. Comparal a n base al estadrstlco Ch Cuadrado por Sexo y Edad existente 
en la muestra con par U iMWPE-cerámica . Nivel de significación -p. 

EDAD (.ño.1 m.yoro . ... 1 q .... 27 37.S 48 585 

Meta (CoCtMo)· Me ta l(CoC,MO) CASOS CASOS CASOS CASOS Tota 

1 HOMBR{S 2 S o 7 l' 
2 MUJERfS o O Z 4 D 

l o tal 2 S 2 11 20 

I P= 
O,.048S84 

chi cuadtado 7,878788 

th. t uadt..,o <tottOO (poO.oS) 7,814728 

Tabla 57. Compara iva en base al estadistico Chi Cuadrado por Sexo y Edad existente 
en la muestra con palr Metal-Metal. N el de s gnlficací6n -p. 
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EDAD (allos) mayor o re .. al que 17 37, 5 48 585 
C4!,~rniC8 (¡\ ü,.,inal·Cer6mca illJiFril'\l ) CASOS CASOS CASOS CASOS TOld 

I IIOM6R{S O 1 4 2 1 
2 MU)(R{S 1 2 ) 7 13 

rOl,,1 1 l 7 9 20 

I p= 
0,440794 

eN e ... d",do 2,69666S 

cht cwdrado tnlJeO (peOJlS) 7,814728 

Tabla 58. Compara iva en base al estadistico Chi Cuadrado por Sexo y Edad existente 
en la muestra con par C!!rám ca-(;erám ca. lvel de s 9n flcaclón -p. 

3) Respecto al Lado Intervenlldo: 

Podemos ver la Tabla 5!:1 con la siguiente distribución en número y 

porcentual del Lado In ervenido por muestras: 

Muestra 1 Muffira 2 Mue!ln3 rl1uesn4 

lADO INTERVENIDO U-"Al'E<T~ t'O;Ol6¡ '.HM~"UI¡\UTf'iI ~ "'~ (OI)W'lIIhl~ (nTu ~lCRTu IIIlltlll 

Dlrecl'o II U 10 13 

In¡uado 9 8 I 10 1 

20 20 20 20 

Mues1R 1 Muestra 2 Muestra 3 Muestra 4 

lADO MtlMrllDO" UoJlAFE<T1U too.., LHjlAFfQril1 u ,¡\UTn,¡ "'~ ttllO'.t\. II!Itl~ ClMa~~ica IllJ nt.l l 

!)mero »~ 60,()% 9)~ 6)~ 

IlquJ!fOO ~5~ 40,()% I 9)~ 35,1»; 

lOO.~ 100,0% lQ),~ ltO,OII 

Tabla 59. Distribución en número y porcentual del lado Intervenido por muestras. 
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Del análisis estadrstico se desprende que las muestras cumplen la Hipótesis 

Nula de variables ¡ndependien es respecto al Lado Intervenido para odas las 

muestras, al no existir en ningún caso díferenClas significativas (p>0,05) para el 

estadístico de la Chi Cuadrado_ El resultado los exponemos a continuación en 

la Tabla 60_ 

PAR lado Derecho lado Izquierdo Total 
1 UHMWPE-meUlI (CoCrf>4o) 11 9 20 
2 UHMWPE-c.er.lmicll (Alúmina) 12 8 20 
3 Mctill ICoCrf>4o~Meta l(CoCrMo) 10 10 20 
4 Cl'r.imIC<l IAlüminil) -Ccr.lmica (Alümin,,) 13 7 20 

TOIAI 46 34 80 

p= 0,795683 
ch. CUildrado 1,023018 

( Iv cuadra do critICo Ip=O,OS) 7,&14728 

Tabla 60. Compara - a en base al estadistico Chi Cuadrado por Lado Intervenido y par 
muestral. Nivel de significación -p_ 

Del análisis estadistico se observa que las muestras cumplen la Hipótesis Nula 

de variables independientes respecto al Lado Intervenido frente a la Edad para 

todas las muestras, al no exisbr en ningún caso díferencias significativas 

(p>0,05) para el estadlstico de la Chi Cuadrado. Los resultados los exponemos 

a continuación en la Tabla 61, Tabla 62, Tabla 63 y Tabla 64. 
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1 

2 

Edad m...,..,. o IB,..I que 27 31, 5 48 58,5 

UHMW~(.m.t.IICoC-t.lo) CASOS CASOS I CASOS Co\SOS rau 
~o izQUierdo 1 1 O 7 9 
L>do o...odIo O 1 5 5 11 

10-1';1 1 2 S U 20 

Tabla 61 . Compara1iva en base al estadísbco Chi Cuadrado por Lado Intervenido y 
Edad existente en la muestra con par UHMWPE··metal. Nivel de significación -p. 

~d.d m:ayor o íltU .. 1 que 27 17.5 4S 58,5 

UHMWPE·C""ma CAlúmino¡ CASOS CASO", CASOS CASOS Totol 

1 L. do Izquferda O 1 1 2 8 
2 Lado~o I I 4 6 12 

Tota I ~ 7 8 I lO 

I p- O,32~ 

CIII cu.dr.Jdo 3.4$214 3 
d u DJOdrodo C7rtJao h,,0,(5) 7.814728 

Tabla 62. Comparativa en base al estadis ico Chi Cuadrado por Lado Intervenido y 
Edad existente en la muestra con par UHMWPE-~erámica . Nivel de significación -p. 

Edad mayo< o iltUa l que 21 37.5 q SS,5 

Metal (CoC.Mol·~LaHCoC. MDI CASOS CASO:; CASOS CASOS Total 

1 !,!do Izquierdo 1 3 1 S I 10 

2 L. do Don><ha I 2 I 6 10 

l a~ 2 S 2 11 I 20 

I p- 0,961729 
,,"1 .rir.1do 0,290909 

d ,¡ t.Wd.odo O'>tioo 1~,05J 7.814728 

Tabla 63. Compara1lva en base al estadísUco Chi Cuadrado por Lado Intervenido y 
Edad existente en la muestra con par Metal-metal. Nivel de sign! lCaclón -p. 
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rdod mil)'O< o ilt",,1 que t7 3'.S 48 58,.$ 

Ccr.lmlt~ r¡oJu!1"lna~C~mlt~ (A.iml<1.) CASOS CASOS CASOS c.o.o;oS fotl l 

1 lodo flqulocdo O 2 4 I J 

2 ledo~o 1 1 ) 8 13 
TOt8 1 3 7 9 I lO 

I p- 0.131Zl3 
e~le"a()rado 5.627071 

dll cuodr.xlOalútO If)'OASj 7,814728 

Tabla 64. Comparativa en base al estadistíco Chl Cuadrado por Lado Intervenido y 
Edad existente en la muestra con par Cerám¡ca~erám¡ca Nivel 00 significación -p. 

Además, del anáhsls estadísbco por muestra del Lado Intervenido frente al Sexo 

podemos saber que las muestras cumplen la Hipótesis Nula de variables 

independeentes para todas la.s muestras, al no eXIstir en ningún caso 

diferencias significativas (p>O.05) para el estadrstico de la e hi Cuadrado. Los 

resultados los exponemos a continuación en la Tabla 65, Tabla 66, Tabla 67 y 

Tabla 68. 

UHMWPE·metal (CoCrMo) HOMBRES MUJERES To tal 
1 Lado D~recJ\o 4 7 11 

2 Lado I%quletdo 4 5 9 

Tota l 8 12 20 

p= 0,713628 
eh. cuadrado 0.134680 

chl cuadrado crttlco (IPO,OS) 3.841459 

Tabla 65. Compara1 va en base al estadisllco eh Cuadrado por Lado Intervenido y 
sexo existente en la muestra con par UHMWPE-metal. Nivel de significación -p 
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UHMWPE-Cerámlca (Alúmina) HOMBRES MUJERES Total 

1 l:Ido Derecho 4 8 II 

2 liIdo Izquierdo 3 S 8 
Total 7 13 20 

p. 0,848220 
ch, cu.drJOO 0.036630 

ehl CWdr,ldo Grrllco (p=O,o5) 3.841459 

Tab)a 66. Comparativa en base éll estadístico Chi Cuadrado por Lado Intervenido y 
Sexo existente en la muestra con par UHMWPE-cet'ámica. Nivel de signifICación -p. 

Metal (CoCrMo)·MetaIICoC.,Mo) HOMBRES MUJERES Total 

1 Lado ~rec:ho 7 3 10 

2 Lado IZquierdo 7 3 10 

Total 14 6 lO 

P= 1,000000 
chl cuadrado 0.000000 

chl cuadrado emlco (p--O,o5) 3.8414S9 

Tabla 67. Comparativa en base ,al estadístico Chi Cuadrado por Lado Intervenido y 
Sexo existente en la muestm con par Me a~metal. Nivel de significación -p. 

Cerámica (Alúmlna)·Cerám,ca (¡\ltlmlna) HOMBRES MWERES TO l al 

1 lado Derecho 4 9 13 
2 l ado izquierdo 3 4 7 

To t.ll 7 13 20 

P= 0,588792 
elv cuadraoo O.2922~5 

chi cwdrado enlico (¡):O,os) 3.8414S9 

Tabla 68. Comparativa en base al es1adfstico Chi Cuadrado por Lado Intervenido y 
Sexo existente en la muestra con par Cerámica-cerámica . Nivel de signifiCación -p. 
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4) Respecto a la Etiología : 

Las diversas etiologías por las que se índlcó la sustitudón protéslca de 

cadera mediante la prótesis de cadera sin cementar fueron de diversa índole. 

siendo en todas las muestras la coxartrosis la más frecuente (60%-55%). ver 

Figura 89. Siguiendo de forma cuasi similar en proporción la artrosis primaria de 

cadera o coxartrosis, las enfermedades re maticas como la artñtis reumatoide, 

necrosis de cabeza femoral y la degeneración postraumática, pudiendo ver la 

proporción en número de casos y en porcentaJe:s en la Tabla 69. 

Muestr1 1 Muestra 1 Muestra 3 Muestr14 

Etiobgja"" (¡sos l.I"VAf~~ \'Cd.)1Io UtlAl'E<'.«IIIu YUtn!I "'~ 100000.Ile!IlQQl.lc( CIma ~~ ~ljjM!1 

Cacaftl0S6 12 11 12 11 

RfIlrnatica 3 3 I 1 3 
PGltTaumitira 3 2 I 3 2 
iNeaosil úbm fef11lllal 2 4 I 2 • 

20 m 20 20 

Muestr11 Muestra 2 Muestra 3 MueS1n 4 

EtiGlogí;¡·a5tr. " l.I"VAf~/U \'Cd.)1Io UtlAl'E<'.«III u YUue:( "'ti! lo:o\\\J Ile!IlQQl.lc( CIma ,'ümIlGeírroea Vlm,!.!1 

Cacaruos5 flJffI, SS~ fIJ,re¡ SS,re¡ 
RfIlrnatlca I5ff1, 15~ I 15.1»\ 15,0% 

PGltraumiti:a ISffI, IO~ I 15.1»1 10,0% 

lleaosil úbenlef11llral 10ffl, 2i1f1.' I 10.1»1 2O,I»i 

100,011 lQ),O!1 lOO,OII 100,011 

Tabla 69. Número y poC"centaJe de casos por Etlologla y muestra-Par Implantado. 
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Figura 89. Coxartrosls. 

Del análisis estadístico se desprende que las muestras cumplen la Hipótesis 

Nula de variables Independientes respecto a la Etiología y para todas las 

muestras, al no existir en ningún caso diferenCias SIgnificativas (p>O,OS) para el 

estadfstlco de la Chi Cuadrado. Los resultados los exponemos a continuación 

en la Tabla 70 
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PM C_rtro.e _'tic. Po. tno"mlilb _ ",.e C. ..... ,~m_' lo t.' 
\HIIVM· .... ~ lCoC6MoJ 12 ) JI t 20 
UtI'IIWft.e~mlc. IAIOmln. 1 --!.~ 3 l~ +- 4 20 

MIM' (CoCrMo~M ..... CoCrMOJ 12 l !I 2 20 
~ .. k' IAlO mln>l·e or.lmlu IAIOmln . .. 11 3 ;! I 4 20 

Toc l '6 12 ID 12 80 

p: O,99QOOl 
ch/cu»lIf_ 1.8Xll'XI 

ch' ""'dIO do cUJco (p.(JPS) h.9~1'8 

Tabla 70. Comparativa en base al estadístico ehi Cuadrado por Etiologfa y par 
muestra!. Nivel de sígnif1c::aci6n -p. 

Del análisis estadlstico por muestra de la Etlolo¡¡ ia frente al Sexo nos Indica que 

las muestras OJmplen la Hipótesis Nula de vañables Independientes para todos 

los pares, al no existir en ningún caso difereno¡as significativas (p>O,OS) para el 

estadistico de la Chi Cuadrado. Los resultados los exponemos a continuación 

en la Tabla 71 , Tabla 72, Tabla 73 y Tabla 74. 

UHMWPE· metal (CoCrMol 

EtloloRfo HOMBRIES MUJERES Tota l 
Coxartrosis 7 5 12 
Reumática O 3 3 
Postraumátiea 1 2 3 
Neuosls Cabeza femoral O 2 2 

Total 8 12 20 

I p= 0,166782 
eN cuadrado 5,069444 

ehl cuadrado crruco (¡>:O,OS) 7,814728 

Tabla 71 . Comparativa en base al estadlstlco Chl Cuadrado por Etlologra y Sexo 
existente en la muestra con par UHMWPE-mE!tal. Nivel de significación -p. 
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UHMWPE-Cerámlca (AIOmlna) 

Etiologia HOMBRES MUJERES Tota l 

Coxa rtrosls 4 7 11 

Rcum'tlea 2 1 3 
Postraumátlca O 2 2 

Necrosis Cabe2ll femora l 1 3 4 

Total 7 13 20 

p= 0,460287 
eh. tu dIado 2,584083 

chi cuadrado critico (p:O.OS) 7,814nS 

Tabla 72_ Comparativa en base~ al estadlsbco Chl Cuadrado por Etlolog la y Sexo 
existente en la muestra con par UHMWPE-cerámlca. Nível de significación -p. 

Metal (CoCrtv1o)-Meta~CoCIIMo) 

EtlOloRra HOMBRES MUJERES Tot<l l 

Coxa rt ro sis 7 S 12 
Reumática 2 1 3 

Postraumatica 3 O 3 

Necrosis Cabeza femoral 2 O 2 

Total 14 6 20 

p= 0,401518 
eN cuadrado 2,936508 

chl cuadrado entlco (pzO,OS) 7,814728 

Tabla 73. Comparallva en basel al esladlstlco Chl Cuadrado por Ellologla y Sexo 
existente en la muestra con par Me al-me al. Nivel de significación -p. 

Cerámica (Akimina)-Cerimica (Allúmina). 

Etlologra HOMBRES MUJERES Tota l 

Coxa rt ro sis 4 7 11 

Reumatlca 2 1 3 

Postraumátic.a O 2 2 

Necrosis Cabeza femoral 1 3 4 

Total 7 13 20 

p= 0,460287 
eh. cuadrado 2,584083 

chl cuadrado crrtlco (pzO,OS) 7,814728 

Tabla 74. Com arallva en basel al esladlstlco Chl Cuadrado or Ello la S p p Iog y exo 
existente en la muestra con par Cerémica-cerémica. ivel de significación -p. 
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Del análisis estadistico por muestra de la Etiologia frente al Lado Intervenido 

nos indica que las muestras cumplen la Hipótesis Nula de variables 

independientes para todos los pares, al no existir en ningún caso 

diferencias signíficativas (p>O,05) para el estadlstico de la ehi Cuadrado. 

Los resul tados los exponemos a continuación en la Tabla 75, Tabla 76, 

Tabla 77 Y Tabla 78. 

UHMWPE-metal (CoCrMo) 

Etiologia l.Orcho. l.Ilqdo. Tota l 

COQrtrom 6 6 12 
Reumática 2 1 3 
Postraumátlca 2 1 3 

Nec rosis Ca beza femora l 1 1 2 
Total 11 9 20 

p: 0,925132 
ch! cuadrado 0,471380 

chl cuadrado cr.IlCO (!>=O,OS) 7,814728 
. . . 

Tabla 75. Comparativa en base al estadlstlco Chl Cuadrado por Ehologla y Lado 
Intervenido existente en la muestra con par UHMWPE-metal. Nivel de signlficaaón -p. 

UHMWPE·Cc~mlca (A lúmina) 

EtioloCla l.Orcho. L.I1qdo. Tota l 

COQrtrom 7 4 11 
Rcum~tlc3 2 1 3 

Postraum'tlclI 2 O 2 
Necrosis Cabeza femoral 1 3 4 

Total 12 8 20 

p- 0,321910 
eh. cuadrado 3,491162 

chi cuadrado critico (!>=O,OS) 7,814728 . 
Tabla 76. Comparativa en base al estadlstlco Chl Cuadrado por Ebologla y Lado 
Interven do exlslente en la muestra con par UH WPE-cerámlca. lvel de slgnlficac 00 
.p. 
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r- -
Metal (CoCrMol·Meta~COC,Mo) 

Etioloc1a l.Orcho. L.tzqdo. Tot;'!1 

Coxartrosis 5 7 12 
Reumática 3 O 3 
Postraumi tlca 1 2 3 
Necrosis Cabeza femora l 1 1 2 

Total 10 10 20 

p= 0,299781 
ch! cuadrado 3;666667 

chl cuadrado critico (p-O.OS) 7,814728 . . 
Tabla n. Comparatíva en base al estadlstlco Ch. Cuadrado por Eliologla y Lado 
Inlerven do e stente en la muestra con par Melal- etal. Nivel de s gnlficacl6n -p. 

Ccrimlca (Alúmina)· telimtca (Alúmina). 
Etiolocia l.Orcho. L.tzqdo. Tot;'!1 

Coxa rtrosis 7 4 11 
Reum~tlca 2 1 3 
Postraum' tlca 2 O 2 

Necrosis Cabeza femora l 2 2 4 

Total 13 7 20 

p= 0,685695 
ehi cu3 raoo 1,485181 

chi cuadrado critico (p=O.OSI 7,814728 
. . . 

Tabla 78. ComparatIVa en base al estadlstlco Ch. Cuadrado por Ellologla y Lado 
Intervenido eXIstente en la muestra con par Cerámica-cerámica. Ivel de signlficac 6n -

p. 

Del analisis estadistico por muestra de la Etiologia frente a la Edad 

observamos que todas las muestras cumplen la Hipótesis Nula de variables 

independientes para todos los pares, al no existir diferenCias significativas 

(p>O,05) para el estadístico de la Chl Cuadrado. Todos los resultados se 

exponen en la Tabla 79. Tabla 80. Tabla 81 y Tabla 82. 
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[d.d m.yo, o Ir:uol que '1.1 31.5 48 58,S 

UHMWPE-m~t., (CoerMo) >=27 - <37.5 >=37.5 - <48 >=48 - <58..5 >=585 Total 
eo"ltttosls O O 4 8 1.2 
Rca umatica 1 O O 2 ~ 

Postllum' tJca O 1 1 1 3 

[Nec rosis Cobez:a "'mo,.1 O 1 O 1 2 

Total 1 2 5 12 :ro 

I p. O,U6S19 
chi c .... dr.odo 14,.166667 

<111 c""d,ado crít ico (po().051 16,918978 . , . , . 
Tabla 79. Compara1lva en base al estadlsllco ehl (,uadrado por Eliologla e mtervalos 
de Edades en la muestra con par UHMWPE-melal. ~ivel de significación -p. 

Edad m~vor o leu~ 1 que 27 37,5 48 58, 5 

UHMWPE Cer~mlt" (Ahimin.) >=27 <37,5 >=37,5 <48 >=48 <58,5 >=58,5 TOI~ I 

Co .. rtrosis 1 1 S 4 11 

RA!umatJca O O 2 1 3 

Postt8um' \ic" O 1 O 1 2 

h'e<rosIs C~b~ ... femoral O 2 O 2 4 

TOlol 1 ! 7 8 2D 

I p- 0,504668 
c cuadrado 8.295455 

011 c~do c"l l co(Po().o~l 16,!)18978 

Tabla 80. Com raliva en base al esladistico Chi Cuadrado or Eliolo ia e ¡nteNalos pa p g 
de Edades en la muestra con par UH WPE-cerámic~ . ¡vel de significaci6n -p. 

r Ed.d moyor o isuol qua 21 37,5 58 S -
48 

iMotoIICoCrMo} t,'ol :aI(CoCrMo >=27 - <37,5 >=37.5 • <48 >=48 - <SS,5 >=58,5 Totol 
Co"ortrosls 1 O 2 9 12 
~um,.ka O 1 O 2 3 
Po stu u mi.ic," 1 2 O O 3 
¡Nocrod. e.b ..... fa moro I O 2 O O 2 

Toul 2 S 2 11 :ro 

I P- 0,050895 
eh! cuadrado 16,863636 

eh. c .... du do CrItiCO (p~.051 16,918978 

Tabla 81. Com ratlva en base al estadistico Chl Cuadrado or Etiolo la e intervalos pa p g 
de Edades en la muestra con par Metal-metal. Nivel de s gnlflcacl6n -p. 
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[dod moyo' o il:uol que '1.1 37.5 U 58,S 

Cctlmu V.""l '.I<Cf."'(.~U"''') >=27 • <37.5 >=37,5 • <48 >=48 • <58.5 >=58.5 Total 

Coxatttosli 1 1 4 5 U 

Roumatk:a O O 2 1 ~ 

Postllum' tJca O 1 O 1 2 

[Necro, is Cobeno "'morol O 1 1 2 4 

Total 1 3 7 9 2D 

I p. 0,813954 
chi c"" d,..do 5,228475 

el" cu<>d, .. do edtico (p-o~1 16.918978 

Tabla 82. Com rativa en base al estadístiCo Chl Cuadrado or Etiolo la e intervalos pa P 9 
de Edades en la muestra con par Cerámica-cerámica. N' el de significación -p. 

6) Respecto a la Valoración Clínica: 

Los datos fueron recogidos, según los crf terios establecidos en las tablas 

de Dolor, Marcha y Movilidad, atendiendo a h) dicho de la escala clínica de 

Merle, D'Aubigne y Postel (ver Tabla 33, Tabla 34 y Tabla 35) y a los histoñales 

cllnlcos de los pacientes muestrales. Estos datos fueron los siguientes 

atendiendo a cada muestra por par fñccional y (;:asos estudiados en esta tesis y 

se relacionan de forma estructurada en la Tablél 83, Tabla 84, Tabla 85 y Tabla 

86. 
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UHMWpt.mot. I ICaCtM.) UHM\o¡pt·mot. I ICaCrMo) UHIJI\\lpt·mot. I IC"CrMo) 

DOlOR MAACHA MO\IIUDAD 

~eo 1A'ecpc:r 1 :ro 3 :0'\05 5 :0'\05 A-oopcr 1 :ro 3 :ros 5 :0'\05 A-oopcr 1 :r.o 3 :0'\05 5:ñ!s 
1 2 5 6 6 4 6 6 6 3 6 6 6 
l 3 6 6 6 4 5 5 5 2 6 6 6 , 2 ~ (; 6 1 6 6 6 4 ~ 6 6 
o 3 5 5 5 4 S 5 5 2 5 5 5 , 1 6 6 6 3 5 ~ 6 4 5 6 6 

• 4 5 5 5 2 ,- 6 6 6 J 
f-

5 S 5 , 1 5 6 6 1 5 5 6 1 6 6 6 

• 1 (; 6 6 2 6 6 6 4 (; 6 6 

• 2 5 6 6 3 5 5 5 2 5 5 5 

'o 4 6 6 6 3 6 6 6 2 5 S 6 

" 2 5 S 5 1 5 5 5 4 5 S 5 

u 1 6 6 6 4 5 5 5 2 5 5 5 
1] 4 ~ ~ ~ 4 ~ 6 6 4 ~ ~ 6 

'o 2 5 S 5 1 6 6 6 4 5 S ~ 

, ; 4 6 6 6 2 5 5 5 4 6 6 6 
lO 1 5 S 5 2 6 6 6 4 5 S 6 

" 2 5 6 6 1 6 6 6 4 6 6 6 
u 4 6 6 6 1 ~ ~ ~ 2 (; 6 6 

" 1 5 S 5 2 6 6 6 J 5 S 5 

:o 2 6 6 6 3 5 5 6 4 5 5 6 

Tabt3 83. Par UHMWPE-metal. valoraCIÓn clfnl<:a de Dolc)!, Marcha y MOY1lidad de los 20 casos 
muesllates segun la escala de Merle, O' Aublgné y Postel. 

UHIJI\\l pt·C~r¡\m .. (¡\jUnln. ) lItOAVIl'f· C r;\mlc . (Aúmln~) UHIAI\lp{· C mlc. (Aúmln. ) 

DOlOR MARC HA MO\IIII DAD 
CASO ~ 1 :ro I~ 5~ A-oof! ~ 3 :0'\05 5 :0'\05 ~¡xr 1 :r.o 3 :0'\05 5a"os 

n 2 6 6 6 1 5 - 5 5 1 .- 5 5 5 
11 2 6 (; 6 1 6 G (; 4 ~ 6 6 

2. 3 S 5 5 4 6 6 6 2 6 6 6 

" 2 5 5 5 3 5 5 5 4 5 5 5 

" 4 6 6 6 3 6 6 6 2 6 6 6 

'" 2 6 6 6 1 6 6 6 4 5 5 5 
:n 1 (; 6 6 2 ~ ~ ~ 1 /; (; 6 

'" 4 5 6 6 3 6 6 6 J 6 6 6 

." 3 6 6 6 4 5 5 5 2 6 6 6 

.., 2 5 5 5 3 6 6 6 4 5 5 5 
JI 2 5 S 5 1 5 6 6 4 5 6 6 
11 1 (; (; 6 4 ~ 5 ~ 1 S 5 ~ 

•• 4 S S 5 4 5 6 6 4 S S 5 
j.O 2 6 6 6 J 6 6 6 4 5 5 5 .., 4 6 6 6 2 5 5 5 4 6 6 6 .. 1 ~ ~ ~ 1 6 6 6 4 ~ ~ ~ ., 1 S 6 6 1 G 6 6 4 6 6 6 ., 4 6 6 6 3 5 5 5 2 6 6 6 

J'J J 5 5 5 2 6 6 6 3 5 S 5 .. 2 6 6 6 3 5 6 6 4 6 6 6 
Tabla 84. Par UHMWPE<:er~mJCa , valoración cUnlea del Dolor, Malcha y Movilidad de los 20 
easos muestrales según la escala de Merle, O' Aubigné y Postel 
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M~ I.l lCoCrMoJ.M~I. 'lCoCrMoJ MOl'" tCOCtMO),M~I. 'ICo(rMo l M l.' tCOCtMoJ , M~ I . 'tCoCtMo) 

DOlOR MARC HA MOII1 U Il>ID 

teA,., .~ 1 ¡/lo 3 ó1I'Io$ 5ó11'1o$ PI-oo:.~ 1 a'io 3 ó1I'Io$ 5ó11'1o$ Preo~ 1 aI\o 3 ó1I'Io$ 5~ ., 2 6 6 6 " 6 6 6 4 5 S 6 ., 1 6 6 6 " S S S 4 S 6 6 .. 
... 1 ti (; G J ti (; ti 4 ti ti ti .. 1 ~ ~ ~ :! ,; ti G 4 (; 6 ti 
,; 4 6 6 6 ;, 1> 6 fi l 5 6 6 .. 2 S 6 6 11 6 6 6 1 S S S 

" 2 6 6 6 :1 6 6 6 4 6 6 6 .. 4 6 6 G ;! ~ ~ ~ 1 6 (; G 
&, 2 ti (; G J ~ (; G 4 ~ ~ ~ 

<,i) 4 6 6 6 ¡¡ 5 6 6 2 ~- 5 5 
~. 2 6 6 6 ,1 1> 1> 6 4 S 6 6 

'" 1 5 S 5 " 6 6 6 2 5 S 5 .. 1 ti (; ti ,1 S ~ ~ 4 ~ ~ .. .., 1 ti ti .. .! S ~ ~ 4 S ti 6 

" 1 5 S 6 ;, 1> 6 6 l S S S ,., 1 6 6 6 ,1 5 5 5 1 S 5 5 
>1 2 6 6 6 '1 6 6 6 1 6 6 6 ,.. 1 S ~ ~ ,1 ti ti ti 2 (; 6 .. 
<,i) 2 6 6 6 ;, 5 5 5 4 S 5 1> 

'" 2 6 6 1> ;, 1> 6 6 l S 6 6 

Tabla 85, Par Metal-melal, valOrad61n cllnlCa de DOlO(, Marcna y MO\I\lidad de los 20 casos 
muesltates segün la escata de Merle, ID' Aublgné y Postel. 

e :m~ lA Afthu l.cltl ' .t~u (lI\J u n,) e ~ .. IU IAI;n\jnJl..c.'''-AU Cl\lu","') C.,..mk.l~ln.~C<nmb (AA.rn ln>' 

DOlOR MARCHA MOII1 U Il>ID 

""80 ~ecpa- 1 3"0 3ñ1s 5ñ1s Pra:.pcr, 1 3"0 3ñ1s SñIs Pnoopcr ll100 3ñ1s 5 añ:>s .. 2 ti (; (; ,1 6 ti .. 2 ti 6 ti 
b, 1 6 6 6 ;, 5 S 5 2 S S S ., 2 6 6 6 ,1 6 6 6 J S S 5 .. 2 6 6 6 ;! 5 6 6 1 6 6 6 

'" 1 ti ti G :! ti (; ti 1 (; (; (; 

'" 2 5 S 5 ;, 1> 6 6 l S S S 

" l 6 6 6 '1 1> 6 6 l 6 6 6 
¡,; 2 6 6 6 ,1 _ 5 ~ 6 1 6 6 6 
." 2 6 6 6 :1 6 6 6 4 6 6 6 
,. 2 6 ti G ,1 .. .. ti 1 S S ti 
11 2 6 6 6 ,1 1> 6 6 4 5 6 6 

tl l 6 6 6 ' 1 1> 6 6 2 S 5 5 

T' 2 6 6 6 :1 S 5 S 4 5 S 6 
T. 1 6 6 6 " S 5 S 4 S 6 6 ., 
., 2 S S 5 :! .. ti .. 1 S ~ S ,. l 6 6 6 ,1 5 S S l 5 S S 

" 2 6 6 6 /1 6 6 6 1 6 6 6 
T.J 1 5 5 5 :1 6 6 6 2 6 6 6 
N 2 6 6 6 ;! S 5 5 4 S S 6 
00 2 ti ti ti :! .. ti ti 1 ~ 6 .. . . . , . 

Tabla 86, Par Cerflmlca-<:elflmlca, Vil lo/aclón chnrC3 de Dolor, Marcha y MOYllidad de los 20 
casos mvestlales según la escalél de Melle, O'Aublgné y Postel 
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Procesando estadisticamente la informac~ón de dichas tablas obtenemos 

los siguientes parámetros de medias aritméticas y desviaaones es andar de los 

coeficien es representa 'vos de la escala del Dolor estableada 

comparativamente por par muestral en la valoración c1inica, ver Tabla 87. 

n81j)J. 1a'o 3i1lS SiIlS n~. lio 3im 5ioo 
oa.OR rA61h rAe:i¡ MElliJ ~\tdiJ 1l!1i. ErtnIir ~~EStJm Ile5'dslilu' A51.&IniJ 

u-v.I!t.Tlll lCL{1t\' I ~W S,lO Sffi Sffi 1.0.> o.sn Q,LS 0,49 
U'II~rHt'ri ¡¡ ¡a. n;~ 1,JIJ S,2i Sffi I Sffi 0~1 o.sl 0,'9 0,49 

/.'tll ~f.'cI<Ylb ~~'1t1 l.ffi SJS S,8l S,; 0,1) ~4t D,tl OJ7 
("lIi~ \oI"'Í'lIf{nriJ lA n'llj 2,jS S'; S'; S'; 0,'9 o,l1 0)1 I Q)7 . . . . .. 

Tabla 87. MediaS aritméticas y deSVIaCIOnes eslandar de la ValoraClOn el/nlea del 
Dolor, Comparación muestral en dlst nt~. honzontes temporales. 

Del análisis estadistico con la t de $tuden por par muestral , en 

cada horizonte temporal estudiado (postoperato.rio, a los tres años y a lOS cinco 

a 1"I0s) , frente a la valoración dlnlca del Dolor, se ob 'ene que en todas las 

muestras no existen diferencias significativas (siendo p>O,05) para el 

estadistico t de Student. Mostrando diferencias significativas durante el 

primer año la muestra de pacientes con el par UHMWPE-metal frente a los 

de implantados con Metal-metal (p=O,02502:3), la muestra UHMWPE-metal 

frente a los de Cerámica-cerámica (p=O,002516) y los de implante con par 

UHMWPE-cerAmica frente al par Cerámica-cerámica (p=O,039233). Todos 

los resultados se exponen en la Tabla 88 siguiente: 
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I Prooper. I 1 a'\(, I 3a1os I S3los 
DOlOR I PIT <0'1 dos tolas I P(T <-tI dos tolas IPIT <atl dos tolas Ip(T<-t1 dos colas 

lHM\\ '¡>i m.!!~ (CoClttoJ 0,750366 0,3:54959 1,000000 1,000000 

U~M\\"'¡<.""'" (A>umlo" 

~M\'··¡ -m.,;>l (CoOfh» 1.000000 0,012.5023 0,300193 0,151646 
,,,,,01 (CoOlh>)ot.ltto/(COC,Mol 

U , 1\' .metul (CoC>th» 0,339101 O,O0l516 0, 151646 0,151646 
CJlr;Ynito (Alumloo) "'''mlQ(Alu ....... ! 

lJItIollY ¡ c.~ (A/Ü/nl .. , 0,709632 0,1.94141 0,300193 0,151646 

~:;i (CoOfh>!,Mc:t.I(CoC,Mol 

U~~II"·¡<."""", (A>umlo" O, 14Z449 0,0139233 0, 151646 0,151646 

C4,-" (Alumlo~l-Gtt~mlc.o (Alu l""'l 

IJ\¡ I~ (CoOt,/\)) · '" to/(C'oCtt-lOl 0,121163 0,4:421n 0,686678 1,000000 

CJI, :.niQ (Aluml"") "'''mlc.o (Alu l1>l'l') 

Tabla 88. Comparativa en base al estadistioo Chi Cuadrado por Valoración del Dolor 
rrente al par muestral en distintos horizontes temporales. Nivel de significación -p. 

y es que efectivamente viendo los parámetros de la media aritmética del 

Dolor (en Tabla 87) durante el primer año y comparando estos pares, que 

muestran diferencias significativas, estos adelantaban dichas diferencias 

sign' Icativas. Pues vemos unas medias del eSCé31ado del Dolor en este ano para 

los pares de superficie blanda sobre dura de 5.40 (UHMWPE-metal) o 5,55 

(UHMWPE-cerámica) fren e a las medias de superficie dura sobre dura de 5,75 

(Me al-metal) o 5,85 (Cerám ica~rámica) . 
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Por otro lado, al igual que con las tablas de valoración cfinica del Dolor 

procedemos de Igual manera estadistica con la Información de la valoración 

clínica de la Marcha. Procesando la InformaQc~n estadísticamente obtenemos 

los parámetros de medias aritméticas y desviad ones estándar de los 

coeficientes representativos de la escala de la Marcha establecida 

comparativamente por par muestral, ver Tabla 89. 

PIm~. la'o 3ails 5am ~. la]) 3m 5am 
~tAROO "!dil AI/dil ~I/dil ~'ro¡¡ C!!II'. (gjrdr 1e'1. !!1m Ct!LE!a:á M<.1sIidr 

IH'~'fI/U IC.'\II6l; ¡.ro SAS ~,)9 ~6S ~$ 0,51 O~1 ~t~ 

,If,""'~21i:a r~ln"'¡ Ull 5~ 5,~) 1 ~~S O$l 0,51 0,49 O,t9 

~~ ~:<tr\i.·~.a~~.tI ~7S '&1 ), 5)0 ~10 ~n ~ (',41 ~') 

(e'¡"D f~l"r4.QáTa (~\ir~ 1,J"U ~6S ~15 1 ~7S o,f6 M~ O,4t O,~ . . 
Tabla 89. Medias aritméticas y deSViaCiones estándar de la Valoraccón Chnica de la 

Marcha. Comparación muestral en dist int(l~ horizontes temporales. 

y del análisis estadfstlco de la t de Student por par muestral, en cada 

horizonte temporal estudiado (postoperatorio. ial año, a los tres años y a los 

cinco años), frente a la valoración clínica de la Marcha, se obtiene que todas 

las muestras cumplen la Hipótesis Nula para todos los pares, al no existir en 

ningún caso diferendas significativas (p>O,05) para el esladistico de t de 

Studenl Todos los resu ltados se exponen en la Tabla 90 siguiente: 
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Ploope". 1 aio 3aios 5aios 
MARCHA p(T<-t) dos co las P(T<~t) dos colon P(T<-I) doscolas P(ToI) dos colas 

U~\lW~E·"'~tol (CoC,\Io1 1,000000 0,759014 0,350027 1,000000 

Ufi\ (W'E C.r.lmla IAlOrnn.J 

U fi\I\ "" F· Ir t>1 (COCtI\4o I 0,8521171 O,3~959 0,206442 O,74~586 

"" •• I(CoOI>I<'1 MoI>IICOCrM,) 

U~~\9f· '.1 (COCt\401 0,701070 0,213606 0,107699 0,502737 

C.",m,Cl VJumno)<e ..... (Alúrr, ,,,,) 

Ufi.~\'·E C.r.lmla ¡AIO""'.I 0,846330 O,53nOl 0,743586 0,743586 

M: to1 «oOM.I-M,1.II(o(, M» 

U~~\'.[-C. miClIAluMn.) 0,6892.21 0,350027 0,502737 0,502737 

(",6mi", (MuMnol-(o,4m><. (Alúmi",) 

1," M (C()"Mol-"~lr(oC, M,) 0,819284 0,751658 0,731487 0,731487 

C@r.lml(~ (A10ll"l"",-G<>' iImk. (fllrlrrlN) 

Tabla 90. Comparativa en base al estadistico t de Student por Valoración de la Marcha 
frente al par muestral en d stlntos horizontes temporales. Nivel de slgnl cacl6n -p. 

Para el caso de la valoración dínlca de la Movilidad procedemos con 

igual tratamiento estadlstico y obtenemos los siguientes parámetros de medias 

añtméticas y desviaciones estándar de los coeficientes representativos de la 

escala de la Movilidad establecida comparativamente por par muestral, ver 

Tabla 91. 
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~. l a'i:l 3cfxls Sfu Proop6'. 1a'D 3m Sa'c5 
MOVIII!lAD Medil l¡'.edil "edil Medial ~. [$1állb Dtf~WItm! I Dtfr.Istíl!lf ~. fs1j.d.J 

l~~'I'.~¡· ntt¡j (ctV'~~ 3,10 5.35 5,45 5,65 1m 0,49 0,51 0,' 9 
l~IIV.~¡.(e;¡mCl li\Jllrj rc) 3,30 5,45 S,S5 5,55 D,8S 0,51 0,51 0,51 

'4?:IIIV~tl~~'tQICo01A:1I 3,35 5.30 S,55 5,1D D,75 0,47 0,51 D,n 

CIr¡I'IC:1IA JjIl'lI~rlII¡r.l (I/Ull tII} I 3..00 5~0 5.55 5)0 0,73 0;1.) 0,51 M1 . . 
Tabla 91. MedIas arnméUcas y desviacIones estandar de la ValoracIón Clinica de la 

ovilidad. Comparación muesltal en distintos horizontes temporales. 

Del anállSfs estadlstlco t de Student por par muestra!. en cada honzonte 

temporal estudiado (postoperatorio, al afio. a los tres afios y a los cinco años), 

frente a la valoración clrnica de la Movilidad. se obtiene que todas las muestras 

cumplen la Hipó esis Nula al no exis 'r en ningún caso diferencias significativas 

(p>O,05) para el estadis 'co de la t de Student. Todos los resultados se exponen 

en la Tabla 92 Siguiente: 
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Ptoop9' . 1 ¡tjo 3¡f\os ! 5it1os 
MOVILIDAD p(T<·¡) dos colas P(T <~¡) dos colas P(T< .. t ) doscolas!P(T<e-t ) dos colas 

UM\'\\'~E-"",,,,1 (CoG, \lo) 0,5Onn 0,5lO877 0,539253 0,530877 
UHU\\,Pf·","'ml",IAIO"' •• 1 

UH\(\\>,)[·_",I (CoC<\Io ) 0,381930 0,743586 O,539lS3 0,743586 
",,, .. I(CoOM.1 M_"'1~lICGQ1.b) 

UHU\\'P[."'''t>1 (0l0\40) O,n2996 0,751658 0,539253 0,743586 

"'''''mi", (AlOrnno) c..'*"'<. (AIOml ... , 

UH\l\\'Pf·Co!tamICil ¡AIOm.'1 0,845718 O,339S28 1.000000 O,3:l9828 
M! •• 1 (CcCfllbl-",,,.o1[CoCrf.b) 

UHM\\'"E ",.amI", IAIO"'.'I O,2418S8 0,756635 1.000000 0,339828 
ecrim,,,, (lJunn.,<e ..... (AIúrr,,,,) 

,.,. .. 1 (CcCrf\b I--MetJlICoCrM» 0,140576 0,519739 1.000000 1,000000 
( .. 'mi", (Alunnl\l<e,_ . (AIú",¡"" 

Tabla 92. Com arativa en base al estadistico t de Student p ~ r Valoración de la 
Movilidad fren e al par muestral en distintos horizontes temporales. ¡vel de 
Sig iflcaci6n -p. 

y estudiando para cada muestra la significaci6n estadlstica por la t de Student 

para los parámetros de la Valoraci6n el/olca (Dolor, Marcha y Movilidad) y 

comparando estos obtenemos los resultados expuestos en la Tabla 93. Tabla 

94, Tabla 95 y Tabla 96. 

De estos resultados resaltamos las diferencias significativas (p<O,05) del Dolor 

frente a la Movilidad durante el preoperatorio para los pares muestrales 

UHMWPE-cerámica, Metal-metal y Cerámlca-cerámica, durante el primer año 

para los pares muestrales Metal-metal y Cerámlca-<:erámica y durante el 
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horizonte del ercer año para el caso del par muestral Cerámica-cerámica. y 

particularmente para el caso de la Marcha fnen e a la Movilidad se apreáa 

diferencias significativa (p<O,05) en el proopenatono en el par muestral Metal-

metal. 

I PtOOPif· I 1aI\Q I 3a1\Qs I 53'\01$ 
UHMWPEofMUlI (COC,Mo) I P(Tcot) dos colas IP(Tcot) dos colaslPfTc-U dOSCOQs l PiTcot) dos colas 

DOLOR O,!>J0871 0\756635 O,3s.oo27 1,000000 
MIIRCIIA 

DOlOR 0,134380 0\7!>1658 0,213606 1.000000 
MOVIlllMO 

MIIRCI IA O,142UO 0\ 530871 O,7!>9014 1,000000 
MOVIlIO~O 

Tabla 93, Comparativa en base al estadisllCO 1. de Sludenl en el par muestral 
UHMWPE·metal frente a 10$ parámetros de Valorac;ión Clínica, en distmtos horizontes 
temporales. Nivel de significación .p, 

I PteoPEr. I 1<100 I 3aOOs I 5iños 
UHMWPE.(.r.imk. ¡¡Uúml",,1 I P{T<=t1 dos (OllU IP(T<=I) d·os colas IP/T<=tl do>cob.1 P{T< =1 I dos (01,,, 

DOLOR O,n9S!>2 0\7!>9014 1,000000 1,000000 
MARCHA 

DOLOR 0,040476 0',539253 O, 5lO877 0,530877 

MO\IJI.IO"'O 

MARCHA 0,080194 0\7!>9014 0,530877 0,530877 

MOVnIOo\D 
, 

Tabla 94. Comparativa en base al estad lstlco t de Sludenl en el par muestral 
UHMWPE·cerámica frente a los parámelIos de Valoración Clinlca, en distintos 
horizontes temporales. Nivel de slgn ficacl6n -p. 

371 



I Preop«. I 1 al'lO I :} 8/'()$ I 51lflOS 
Me tal CCoClMo)-MetaIlCoCrfl1o) I P(T"~I) dos colas I P(T "-1) dos colas IPIT <01) doscotas I P(T<-II dos coJas 

DOlOf\ 0,52Z786 0,323636 0,478003 0, 267451 

MA RCIIA 

OOlOR 0,003058 Ol,0015ts 0,095968 0.267451 
MOVII IDAO 

MA RCHA 0,Ol lJ17 01,05861>2 0,1391r28 1,000000 

MOVIIIOAO 

Tabla 95. Com aratlva en base al estadrstlco t de S1udent en el ar muestral Metal-p p 
metal frente a los parámetros de Valoración Clínica, efI distintos horizontes temporales. 

lve) de significación -p. 

I Preop«. I 1S11'1O I :} SII'IOs I 5 &'\os 
Cet~. !MlmlrlalKtri",~ (AIGmina) I J>{f<otl dos colas I P(TOII dios colasIP!T<-lIdos co !asl ""fo t) dos colas 

DOLOR 0,0636OJ 0\15164& O,4UI 77 0,44U77 

MA RCHA 

DOLOR 0,001'.185 0\00251& 0,039233 0,167451 

MOVIlJOIIO 

MA RCHA 0, 1784n 0\U92n 0,194141 0,731487 

MOV1ll0ll0 

Tabla 96. Comparallva en base al estad lstlco t. de Student en el par muestral 
Cerámlca-cerámlca (renle a los parámetros de Valoración Cllnlca. en distintos 
horizontes emporales. Nivel de significación .p. 

Veamos a continuación como se expone gr~ificamente la evolución de las 

medias aritméticas de la Valorad On CHnica e:lel Dolor en todo el horizonte 

temporal evaluado, ver Figura 90, en esta gráfica podemos ver como la 

puntuación es más cercana a 6 (Indoloro) para el caso de los pares de 

superficie dura (Metal-metal y Cerám ica-cer.~mica) frente a los pares de 
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superficie blanda sobre dura (UHMWPE-metal y UHMWPE-ceramica), en 

concreto el 5,85 frente al 5,65. 

Preoper_ 
260 

2.70 
2,60 

235 

Prropcr. 1 afio 3 años S a-os 

Med ia 

1 aio 3 aftos Saios 

540 5.65 

5.55 5.65 
5,75 5.80 
585 5.85 

• UHMWPE-metal 
(CoCtMo) 

5.65 
5.65 

5.85 

5.85 

• U~IMWPE-C rámea 
(¡\Jlmna) 

• Metal (CoCrMo)­
Mel"I(COCrMO) 

• CeroilTVCa (Júlmlna)­
Cerá'1Y<:a (Mímina) 

FIgura 90. Gráfica de la evolución de la media aritmética del Dolor por tipo de muestra. 

También representamos gráficamente la evolución porcentual en base a la 

puntuación de la Valoración Cllnica del Dolor para el horizonte temporal del 

Preopera ario, ver Figura 91 , Como se puede observar para la mayoría de los 

casos de las muestras en esta fase temporal la valoración se centra entre el 

valor 2 Y el 3. 
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DOLOR Pl1!oper. DOLOR Preoper. 

O 1 2 3 4 56 T otal O 1 2 3 4 5 6 Total 

7 5 5 O O 20 0% 15" 35% 25% 25% 0% ()l(; 100 0% 

9 5 5 O O 20 0% 5" 45% 25% 25% 0% ()l(; 100,0% 

6 3 O O 20 0% ()l(; 55% 30% 15% 0% ()l(; 100 0% 

O O O 20 0% ()l(; 65% 35% 0% 0% ()l(; 100 0% 

• UHMWPE metal (C<lCtMo) • UHMWPE·Ccr mica (Alúmina) 

Metal (CoCrMo}-M etal(CoCtMol • Cerámica (Alúmlna)-Cerámlca (Nóm ina) 

70" 
60" 

SO" 
40" 
30" 

20" 
10" 

0% -, T T 

O 1 ¡ 3 4 5 6 

Figura 91 . Gráfica de la Valoración Clinica del Dolor durante el Pre<>peratorlo por par 
muestra!. En represen aCi6n porcentual según la escala. 

También representamos gráficamente la evolución porcentual en base a la 

puntuación de la Valoración Clfnica del Dolor para el horizonte temporal del 

pñmer ano, ver Figura 92 Como se puede observar para la mayoria de los 

casos de las muestras en esta fase temporal la valoración se centra entre el 

valor 5 Y el 6. En el caso particular de los pares de superficie dura entre el 750/ .... 

85% de los casos se centran en el valor 6 (Indoloro) frente al 40°A,.55% de los 

pares muestrales con implantes de superfia e blanda sobre dura. 

374 



DOLOR 1 año DOLOR laño 

o 1 2 3 4 5 6 Tolal o 1 2 3 4 5 6 Total 

O O O 12 8 20 OJ(, OJ(, OJ(, OJ(, OJ(, 60% 40% lOO 0% 

O O O 9 11 20 OJ(, OJ(, OJ(, OJ(, OJ(, 45% 55% lOO,O% 

O O O 5 15 20 OJ(, OJ(, OJ(, OJ(, OJ(, 25% 75% lOO,O% 

O O O 3 17 20 OJ(, OJ(, OJ(, OJ(, OJ(, 15% 85% lOO,O% 

• UHMWPE-metal (CoCrMoI 

• UHMWPE Ce< mica (AlUmil.1) 

Metal (CoCrMo)-Meral(CoCrMo) 

• C«¡imica ( umÍla)-Ceramica (Aluminal 

W~ ,--------------------------------------------­

W~ +_----------------------------------------

60~ 

0% +--------------------------------
20% +_----------------------------­

()')& 

o 1 2 3 4 5 6 

Figura 92. Gráfica de la Valoración Clinica del Dolor durante el primer ano por par 
muestral En represen aci6n porcentual según la escala. 

y en la representadón gráfica de la evolución porcentual en base a la 

puntuación de la Valoración Clrnica del Dolor para el horizonte temporal del 

tercer afio. ver Figura 93. Como se puede observar para la mayona de los 

casos de las muestras en esta fase temporal la valoración se centra entre el 

valor 5 Y el 6. En el caso particular de los pares de superficie dura entre el 80%-

85% de los casos se centran en el valor 6 (Indoloro) frente al 65% de los pares 

muestrales con implantes de superficie blanda sobre dura_ 
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DOLOR DOLOR 3 años 

o 1 2 3 4 5 6 Total o 1 2 3 4 5 6 Total 

o 7 13 20 

o 7 13 20 
o 4 16 20 

o 3 17 20 

~ 0% 0% 0% 0% 35" 65% 100.0% 
~ 0% 0% 0% 0% 35" 65% 100.0% 
~ 0% 0% 0% 0% 2~ 8O'l6 100.0% 
~ 0% 0% 0% 0% 15" 85% 100.0% 

UHMWPE-metll (CoCrMo) 

• UHMWPE-Ceramica (Alúmína) 

M 1.111 (COCrMo)-Metal(CoCrMo) 

• Cerámica (Alúmína)-Cerámica (Alúmina) 

l~ ~-------------------------------------­

rocx. +------------------------------------
6O'l(, 

«m +_------------------------------­
~ +---------------------------

($ T -r 

o 1 2 3 4 s 6 

Figura 93. Gráfica de la Valoración Clínica del Dolor durante el tercer año por par 
muestraL En represen ación porcentual según la escala. 

y en la representación gráfica de la evolución porcentual en base a la 

puntuación de la Valoración Clínica del Dolor para el horizonte temporal del 

quinto año, ver Figura 94. Como se puede observar para la mayoria de los 

casos de las muestras en esta fase temporal la valoraaón se centra entre el 

valor 5 Y e16. En el caso particular de los pares de superficie dura el 85% de los 

casos se centran en el va lor 6 (Indoloro) frente al 65% de los pares muestra les 

con implantes de superficie blanda sobre dura. 
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DOLOR 5 años DOLOR 5 años 

O 1 23 4 5 6 Total O 1 2 3 4 5 6 Total 

O O O O O 7 13 20 0% 0% ()Ij(, ()Ij(, ()Ij(, 35% 65% 100,0% 

O O O O O 7 13 20 0% 0% ()Ij(, ()Ij(, ()Ij(, 35% 65" 100,0% 

O O O O O 3 17 20 0% 0% ()Ij(, ()Ij(, ()Ij(, 15% 85" 100,0% 

O O O O O 3 17 20 0% 0% ()Ij(, 0% 0% 15% 85" 100,0% 

• UHMWPE·metal (CoCrMO) 

• UHMWPE·Cerámica (Alúmina) 

Metal (COCrMo)·Me ;¡1(CoCrMol 

• CerámIca (1IIúmlnaH:erámlca (Alúmina) 

1O~ 

SO" .... 1-

60% f-

40" f-

20" 1-

0% I ¡ ..-- .., 
O 1 2 3 4 5 6 

.. 
FIgura 94. Grafiea de la Valoraclon Clinlea del Dolor durante el quinto ano por par 
muestral En represen aci6n porcentual según la escala. 

A continuación se exponen gráficamente la evolución de las medías 

aritméticas de la Valoración Cllnica de la Marcha en todo el horizonte 

temporal evaluado, ver Figura 95, en esta gráfica podemos ver como la 

puntuación es ligeramente más cercana a 6 para el caso de los pares de 

superficie dura (Meta l~me al y Cerámica-<:erámica) fren e a los pares de 

superficie blanda sobre dura (UHMWPE-metal y UHMWPE-cerámlca), en 

concreto el 5,75-5,70 frente al 5,65. 



Proo 
2,80 
280 
2,75 

2,70 

7,00 

5,00 -t---I 

4,00 ~--I 

3,00 

2.00 

1.00 

0.00 
Preoper. 1 a o 3 al'los Salios 

Media 

1 a'lo 3 a'\os 5 a'Ios 
5,45 5.SO 

5,50 5.65 

5,60 5.70 

5,65 5.75 

• UHMWPE-met 
(CoCrMo) 

5.65 

5.65 

5.70 

5.75 

• UHMWPE-Ceramic;a 
(Alúmina) 

Metal (CoCrMo~ 
MetallCoCrMol 

• CerámlCll (Alumrna~ 
Cer mica (Ahlmlna) 

Figura 95. Gráfica de la evolución de la media aritmética de la Marcha por I po de 
muestra. 

En la evolución porcentual en base a la puntuación de la Valoración Clínica de 

la Marcha para el horizonte temporal del Preoperatorio, ver Figura 96. Como se 

puede observar para la mayoña de los casos de las muestras en esta fase 

temporal la valoración se centran en el 2 y el 3 el 50%-40% en las muestras de 

implantes con s perfia es duras frente al resto de pares muestrales cuyos 

valores se centran en el 3 para un 500/0-40% de los casos y el resto se 

distribuyen entre los valores 2 y 4 entre el 25%-20% 
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MARCHA 

2 3 4 56 
8 5 O O 

4 10 4 O O 

8 9 3 O O 

8 10 2 O O 

60,0% 

SO,O% 

'10,0% 

30,0% 

20,0% 

10,0% 

O.~ 

° 

Prcoper, MARCHA 

Total O 1 2 3 
20 0,0% 10,0% 250% 40,0% 

20 0.0% 10,0% 20,0% 50,0% 

20 0,0% O,O~ 40,0% 45,0% 

20 0,0% O,ffi' 40,0% 50,0% 

• UHMWPE metal (CcC.lMo) 

• u tfMWPE-<:er~mlca (Alúmina) 

Me tal (CoCrMo)-Me<aI(CoCrMol 

4 
25,0% 

20,0% 

15,0% 

10.0% 

• Cer mica (Ahlmfna)-C r~mlca (Alúmlnal 

• 1 2 3 4 

Prcoper, 

5 6 Total 
O.ffi' 0,0% 100 ~ 

O.O~ 0.0% 100,~ 

O,O~ 0,0% 100,~ 

O.O~ 0,0% 100 ~ 

, 
5 6 

FIgura 96, Gráfica de la Valoración Cllnica de la Marctla durante el Preoperatorlo por 
par muestral, En representación porcentual según la escala, 

Representamos también gráficamente la evolución porcentual en base a la 

puntuación de la Valoración Clínica de la Marcha para el horizonte temporal del 

pñmer año, ver Figura 97. Como se puede observar para la mayoría de los 

casos de las muestras en esta fase temporal la valoraaón se centra entre el 

valor 5 Y el 6. En el caso particular de los pares de soperfid e dura entre el 65%-

60% de los casos se centran en el valor 6 (Indoloro) frente al 50%-45% de los 

pares muestra les con implantes de superfld e blanda sobre dura. 
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MARCHA l .. Pío MARCHA l .. Pío 

O 1 2 3 4 5 6 Total O 1 2 3 4 5 6 Total 

I ~ O o O O 11 9 20 cm cm cm cm cm 55% 45% 100 0% 
O O O O 10 10 20 cm cm Ol' Ol' Ol' SOl' SOl' 100,0% 

O O O O O 8 12 20 cm Ol' Ol' Ol' Ol' 40l' 60l' 100,0l' . 00 O O O 7 13 20 Ol' Ol' Ol' Ol' Ol' 35% 65% 100,0% 

• UHMWPE·mctal (CoCrMo) 

• UHMWPE-Cerámlca (Ahlmlna) 

MCI<II (CoCrMo)·Mctal(CoCrMo) 

• Ce!' mlC41 (Alúmfn ~C ,ámlc3 (Alúmina) 

70~ 

60~ -
50~ r-' ,-

40~ -
30% -
20~ ,-

I O~ 

~ 

O 1 2 3 4 5 6 
, . 

Figura 97. Gráfica de la ValoraClon Cllnlca de la Marcha durante el pnmer ai\o por par 
muestra!. En represen aci6n porcentual según la e$(;ala. 

En la representación gráfica de la evolución porcentual en base a la puntuación 

de la Valoración Clinica de la Marcha para el horizonte temporal del tercer afio. 

ver Figura 98. También en la mayoria de los casos de las muestras en esta fase 

emporal la valoración se centra entre el valor 5 y el 6 . En el caso particular de 

los pares de superficie dura entre el 70%-75% de los casos se centran en el 

valor 6 (Indoloro) frente al 50%-65% de los pares muestrales con implantes de 

superficie blanda sobre dura. 
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MARCHA 3 años MARCHA 3 años 
O 1 23 4 5 6 Total O 1 2 3 4 5 6 Total 

O 10 10 20 03' 0% 0% 09(, 09(, ~ S09(, 100.09(, 

O 7 13 20 03' 0% 0% 09(, 09(, 35" 65% 100.0% 

O 6 14 20 0% 0% 0% 09(, 09(, 3m' 7004 100.0% 

O S 15 20 0% 0% 0% 09(, 004 25" 75% 100.0% 

-----. 
• UH IlWPE·met I (COCtMO) 

• UH PE· Cerámica (Alúmina) 

M tal lCoúMoI Metal(CoCrMo) 

• Cerá ca (Alllmlna)-Cerám k:.a ( <mIna) 

«m T----------------------------
ro% +---------------------------
~ +---~-------.--------

o 1 2 3 4 

Figura 98. Gráfica de la Valoracl6n Cllnlca de la Marcha durante el tercer ar'lo por par 
muestral En represen aci6n porcentual según la escala. 

Además en la representación gráfica de la evolución porcentual en base a la 

puntuación de la Valoración CHnica de la Marcha para el horizonte temporal del 

quin o año, ver Figura 99. Como se puede observar para la mayoria de los 

casos de las muestras en esta fase temporal la valoración se centra entre el 

valor 5 Y el 6. En el caso particular de los pares de superficie dura el 70%·75% 

de los casos se centran en el valor 6 (Indoloro) frente al 65% de los pares 

muestrales con implantes de superficie blanda sobre dura 
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MARCHA 5 allos MARCHA 5 allos 

O 1 2 3 4 5 6 Total O 1 2 3 4 5 6 T otal 
o o o O O 7 13 20 0% 0% 0% 0% 0% 35% 65% 100,,", 
O O O O O 7 13 20 0% 0% 0% 0% 0% 35% 65% 100,,", 

O O O O O 6 14 20 0% 0% 0% 0% 0% 30% 70% 100,0% 
O O O O O 5 15 20 0% 0% 0% 0% 0% 25% 75% 100,,", 

• UHMWPE-metaI ICoCrJl,\o1 

• UHIIIIWPE-Cer mlalAlUmiM) 

• Metal (CoCrMO)-Metal(CoCrMo) 

• Cc-r.lmica I umN) Ccr.lmica (Alúmin.l) 

SO% 

60% 1-

40% 1-

20% I 1-

0lG , .. , 

° 1 2 3 4 S 6 

Figura 99. Gráfica de la Valoracl6n Cllnlca de la Marct'la durante el qulnlo allo por par 
muestra!. En represen aci6n porcentual según la es<:ala . 

En la evolución gráfica de las medias añlméllcas de la Valoración Cllnlca de 

la Movilidad en todo el horizonte temporal evaluado, ver Rgura 100, en esta 

gráfica podemos ver como la puntuación es más cercana a 6 para el caso de 

los pares de superficie dura (Metal-me al y Cerámica-<:erámica) frente a los 

pares de superfiae blanda sobre dura (UHMWPE-metal y UHMWPE­

cerámica), en concreto el 5,70 frente al 5,65-5.55. 
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Media 

MOVILIDAD Proo 1 éño 3 a'Ios 5éños 
3.10 5.35 5,45 5,65 

3.30 5.45 5,s5 5,s5 

3.35 5.30 S,sS 5.70 

3.00 5.40 S,sS 5.70 

G, 

S, 

• UIWIWPE-mel3l 
(CoCIMo) 

• UHMWPE·Ceramlca 
(Alum al 

Metal (CoCrMo)-

2. Metal(CoCrMo) 

• Cer<1m1ca (AlúmlM)-
Cerámica (Alúmina) 

o, 
Preoper. 1 allo 3 alias S a/\os 

Figura 100. Grá ca de la evo uc 6n de la media ar mélica de la Mov IIdad poi' tipo de 
muestra. 

Valorando la evolución porcentual en base a la puntuación de la Valoración 

Clínica de la Movilidad para el Preoperatorio, ver Figura 101. Como se puede 

observar para la mayoria de los casos de las muestras en esta fase temporal la 

valoración está bastante repartida entre el 2 y el 4. 
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O 1 
MOVILIDAD Prcopcr. 

2 3 4 56 To al O 
6 3 10 O O 20 0,0% 

5 4 11 O O 20 0,0% 

3 7 10 O O 20 0 0% 

5 10 5 O O 20 00% 

• UHMWPE motal (CoCrMe) 

Metal (CoCtMo)-Metal(CoCrMo) 

60,0% 

MOVILIDAD Prcoper. 

1 2 3 4 5 6 Total 
5.0% 30,0% 15.0% 50.0% 0,0% 0Pl' 100.0% 

0.0% 25.0% 20.0% 55,0% 0 0% O,o~ 100.0% 

0.0% 15.0% 35,0% 50.0% 0 0% O,o~ 1000% 

0 .0% 25,0% SO.O% 25.0'l6 0,0% 0,0% 100,0% 

• UHMWPE~crárrica (Aljmna) 

• Cerarrka (Aklmna)-Cerámlca (Alúm 

SO.O" +------------~ 

40.0 % 

20.0" 

10,0" -------

0. 0l6 +---"""'- --,-
o 1 2 J 4 s 6 

Figura 101. Grá ca da la Valoracl6n Clfnlca de la Movilidad durante el Preoperatorlo 
por par muestra!. En representación porcentual según la escala. 

Representamos también gráficamente la evolución porcentual en base a la 

puntuación de la Valoración Clínica de la Movilidad para el horizonte temporal 

del primer año, ver Figura 102. Se observa que la mayoría de los casos de las 

muestras en esta tase temporal , la valoración se centra entre el valor 5 y el 6. 
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MOVILIDAD laño MOVILIDAD 1 año 

O 1 2 3 4 5 6 To al O 1 2 3 4 5 6 Tolal 
O O O 13 7 20 0% 0% 0% 0% 0% 65% 35% 100.0% 
O O O 11 9 20 0% 0% 0% 0% 0% 55% 45% 100,0% 

O O O 14 6 20 0% 0% 0% 0% O~ 70 30~ 100.0% 
O O O 12 8 20 0% 0% 0% 0% ~ ~ 40% 100.0% 

• UHMWPE me tal (CoCrMo) 

• UHMWPE.(:erarrka (Mimlna) 

Metal (CoCrMo) Mctal(CoCrMo) 

. Cer I • mn,,)-(erAm (Alúmina) 

80% 

60% 

40% 

20% 

~ 

O 2 3 4 S 6 

Figura 102_ Gráfica de la Valoración Clfnica de la Movilidad durante el primer año por 
par muestral. En representación porcentual 5e9ún la escala. 

En la representación gráfica de la evolución porcentual en base a la puntuación 

de la Valoración Cllnlca de la Movilidad para el horizonte temporal del tercer 

año, ver Figura 103. También en la mayorta de los casos en esta fase emporal 

la valoración se centra entre el valor 5 y el 6 Casi de forma similar la valoración 

6 para todos los pares en un 55% de los casos, salvo en el par UHMWPE-me al 

que se centra en un 45%. 
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MOVILIDAD 3 años MOVI LIDAD 

O 1 23 4 5 6 Total O 1 2 3 4 5 
O 11 9 20 03' 0% 0% 09(, 09(, 55" 
O 9 11 20 O~ 0% 0% 09(, 0% 45" 
O 9 11 20 03' 0% 0% 09(, 0% 45" 
O 9 11 20 03' 0% 01){. 09(, 0% 45" 

• UHMWPE-metal (CoCtMO) 

• UHMWPE-Cerámlc.a (Ahlmlna) 

• Metal (CoCrMoI Me ill(CoCrMoI 

• Cer mica (Altlmlha)-Cer~mlcll (Ahlmlna) 

60% 

SO% 

40% +---------------------------­

~,, +---------------------------­

W%+----------------------------
10'1' +----------------------------

~ +---~~--~----~----~--__r 

o 1 2 3 4 s 

3 años 
6 Total 

45% 100,0% 

55% 100,0% 

55% 100,0% 

55% 100,0% 

6 

Figura 103. Grá ca de la Valorac6n elln ca de la Movll dad durante el tercar allo por 
par muestra!. En representacioo porcentual ~un la escala. 

y en la representaCIón gráfica de la evolución porcentual en base a la 

puntuaoión de la ValoraCión Clinice de la Movihdad para el honzonte temporal 

del quinto año, ver FIgura 104, se puede observar que para la mayoría de los 

casos de las muestras en esta fase temporal la valoración se centra entre el 

valor S Y e16. En el caso particular de los pares de superficie dura el 70% de los 

casos se centran en el valor 6 (Indoloro) frente al 65%-55% de los pares 

muestrales con implantes de superficie blanda sobre dura. 
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MOVILIDAD 5 años MOVILIDAD 5 afios 

O 1 23 4 5 6 Total O 1 2 3 4 5 6 Total 
O 7 13 20 0% 0% 0% 0% 0% 35% 65" 100 0% 

O 9 11 20 0% 0% 0% 0% 0% 45% SS" 100,0% 

O 6 14 20 0% 0% 0% 0% 0% 30% 7~ 100 0% 

O 6 14 20 0% 0% 0% 0% 0% 30% 7~ 100 0% 

• UHMWPE·rnol<Jl (CoCrMo) 

UHM VPE-Cerárrica (Aklmlnal 

Melal (CClCrMo) MOIaIICoCrMo) 

• C ~Mca (A";m lna~ mica (AItÍ'n 

OO% ~-------------------------------------

W% ~-------------------------------

~ +-----.------r----~----_,------r 

o 1 2 3 4 6 

Figura 104. Gráfica de la Valoración Clfnica de la Movilidad durante el quinto allo por 
par muestral. En representación porcentual 5e9ún la escala. 

Vistos el estudio estadls 'co-dinico podemos resaltar lo representado 

gráficamente en la Figura 105, Y es que la puntuación es ligeramente más 

cercana a 6 para todos los parámetros de Valoración Clínica (Dolor, Marcha y 

Movilidad) en los pares de superficie dura (Metal.metal y Cerámlca·cerámica) 

frente a los pares de superficie blanda sobre dura. Mostrando diferend as 

significativas durante el primer al'lo la muestra de pacientes con el par 

UHMWPE-metal frente a los de implantados con Metal-melal, la muestra 

UHMWPE-metal frente a los de Cerámica-cerámica y los de implante con par 

UHMWPE·cerámica frente al par Cerámica-cerámica, ver Tabla 88. 
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e r nlic (AJüru in ) ~cer mi I 

(Ahlm""" 

M~t.>l (CoCrMoI-M~t.>I(COCrMol 

UHMWPE COr;imjc,," (AlUmln~) 

U HMWP ,mel I Mo) 

5 < Ao 

DOLOR MARCHA MOVILIDAD 

565 565 565 
56S 56S 5,S5 
5,85 570 70 
5,8S 5 , 7S 5,70 

DOLOR 

5,55 5.60 S, 6S 5 . 70 5,75 5.80 5 . 85 

C4>t'ólmJe (A":'mln ... \-CA>ról",' 
(AI,,"in ) 

MARCHA 

M r J (COCrMO)-M (CoCrMolI 

UHMWPE, (;",'émi (Alúmin<l) 

UHMWPE·mot.>1 (CClCrMoM 

MOVILIDAD 

c~mlCOl (Alúmn~, Cor3mlc3 
(Ahl mln ... , 

M 1011 (CcCrMo MCl;1I(CoCtMo) 

U HMWPF-C;"r mlCi\ (Ahl mln .. ), 

U HMWP -nM! l I (CoCr M o) 

5. '15 
~ 

5,50 
r 

5.60 

,.. 
5.65 5, 70 

Figura 105. Representación gráfic:a de la Valoración CHnica muestral al qu'nto año. 
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Por otro lado podemos también reflejar, a través del gráfico-tabla de la Figura 

106 donde se indican las medias aritméticas para los parámetros de valoración 

clínica (Dolor, Marcha y Movilidad), que estos evolucionan de forma asodada o 

en paralelo unos a otro tal como reflejan las curvas y valores expuestos en ella. 
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CllnlCa en todo el horizonte temporal lnvesligado. 
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En estadistica , el coefiden e de correlación de Pearson es un índice que mide 

la reladón lineal entre dos variables aleatorias cuanti ativas, en cierta medida 

puede utilizarse para medir el grado de relación de dos vanables siempre y 

cuando ambas sean cuantitabvas. Utilizando estos coeficientes de correlación 

estadlstica podemos verificar que efectivamente se da una fuerte y directa 

correlación entre la Valoración Cllnlca del Dolor, la Marcha y la Movilidad 

para cada par muestral , la cual vemos en la Tabla 97 al obtener valores de la 

correlación entre 1,00 Y 0,99 . 

• 'Ett/6 1IE!ru 

U IWHlofI tU 1CctJtlt,) t.",. lñl hi:! SIia UIMoWHffiria IN:--ill • • lIio hiO! j~ll 

DOjJt lf,: ~.: 5,fO 35 I :ClCf: tn s~ ~s llíl 

INW:tA ¡~ IJI 5.!II SS ~WVA U~ 5.!II ~6i 1,f.5 

.'íl1l ClJI lJ; Ul ~es I H5 I to'C\\I)D lt s.es US I SSS 

c~.gin OO((f.o·,\ijOl\ ].00 üm1¡o:' IXlO¡.wJlEI, !LI 

IC~~C/11C1Gf. ,1(}, llllD .00 ~:I oo.DI.II(7, " .1't 

IC:r5J:C/1 ~if"I,f),'UI .. lI ].00 [ClTb¡Cm ~\!'¡OI\ ·I«1,l~~: ILl 

WIIl/.S Mil:1\S 
MlUI((aít.\l}M¡Q\(c{¡M)) ~!Jo lñl lJi:~ SlÍlI! :l<1olo\ . ... \4 1r«Q¡r. hio lñC5 S~ll 

oo.Cl ¡,fC m S,&I 513 ~Cf: tiS S~ i,3S 1J.5 
~~}¡ m \6: ~ro \~ ~'#r. oJo v: SIíI Vl 1 l)l 

.Un.'IlUl l.ll 1) : ~ ~~ t.'C\1I)j} 1[( S,III ~ Ir. 

leo""1Cla OC(Cf.·',\l11l\l 1.00 (!lTt .S: OCJ.0I .~JS'(-7. 1(1 

~~"IIritl lile ,'O. ll),I ' $ ~: XlDl·W(hW: ' . (1 

ICor;tun ~;W,I(},'l0l~ 1!1! ~·",'\lOI\· I«1IIU:l\' la 

o . . 
Tabla 97. Coeficientes de Correfacloo Estadlstlcas entre cada parametro de la 
Valoración Clfnica. 

390 



4.2.2 RESULTADOS DEL MÉTODO DE VALORACiÓN 
RADIOGRÁFICA 

1) Respecto a la migración cotiloidea : 

Los resultados de la evaluación radiológ-ca de los componentes 

cotiloideos de la muestra con par fricción UHMWPE-metal, UHMWPE-

cerámica, Me al-metal, y Cerámica-cerámica podemos verlos en la Tabla 

98, Tabla 99, Tabla 100 Y Tabla 101 debajO expuestas. En estas se 

resalta en rojo las migraciones ocumdas en el horizonte temporal por par 

muestral. 

Según consta en los historiales cJ[nicos muestrales no se produjo ningún 

aflojamiento que requiriese cirugla de revisión, sin embargo de las ablas 

expues as vemos apañci6n de migraciones del oomponente ootiloideo 

atendiendo a los Cti terios expuestos en el apartado correspondiente. 
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V/iMWPf ..... ' .. ("'CrMoj UHMWPE.m",. ' ,Got' ,.,O) UH,.,YIPf-<n OC>l (COCtMol 

GRADOS WCU- AClÓ)¡ DSTN/Ch' H OISTMK IIIY 

ICASO f'ot«)( 1 ¡ro 3 it08 ,~ P\lQQl( 1 3i1f08 ' 1JI'c)c; R)IiIQt 1 ¡ro 3 iIf08 , lJI'c)c; 

1 38 311 33 38 30 30 30 30 24 24 27 27 

2 45 45 45 45 31 31 31 3 1 18 18 18 18 

3 41 H 43 43 39 39 J9 39 21 21 21 Zl 

4 39 39 39 41 40 40 40 40 20 20 20 23 

5 45 45 4S 45 29 29 29 29 2J 23 23 23 
& 41 4 1 4 1 41 3~ 3~ J~ 3S 19 19 19 19 
7 3~ 39 3~ 39 30 30 30 30 13 18 13 IR 

8 42 ..!L ·12 42 ~ 28 r-l8 .• 28 2L 21 ,21 21 
9 38 3a 33 38 22 22 22 22 23 23 23 23 

10 46 46 46 46 XI XI 20 20 25 ~ 25 15 
11 41 H .. 46 31 31 " )1 J I 31 J I 31 
J2 36 36 36 36 26 26 26 26 27 27 21 27 

13 49 4~ 4') 4~ 17 17 27 27 19 19 1'1 ID 

14 46 4(, 410 46 I--~ ~ J!J JS JL 30 30 30 
IS 4S 45 45 4S ]S ]S 3S 35 19 19 ~ 19 
16 40 40 40 40 37 37 37 37 23 111 18 18 
11 38 3a 33 38 39 39 J9 J9 .1 1 31 31 31 
UI 39 39 39 39 41 41 41 41 28 28 28 28 

19 42 42 4 2 42 11 11 3l 11 Jl 11 13 11 
20 41 H 43 43 42 42 41 42 ¡(, 1& 16 16 

Tabla 98. Valoraci6n Radiol6 9 ica de la emi 9 raci6n de la muestra con p arUHM WPE· 
metal. 

UI4MWP(~'¡ ,,, ,,,, ("" miN I UHMWp['(. , ilm" d (Alümi" .. ) UII",WP[.( ...... i, jAlú"",,_j 

GRA OOS INCU«ACJÓN DIS ' AtlClA H OI ~TA1'IC III y 

¡CASO PI:>otO< 1 lIIÍO 3 ...... 5 ...... F'IldOl 1 
3 """" 5"""" ~ 1 3:ñH~ 5 :s'Ios 

21 18 38 J8 38 30 30 30 J.O 24 24 2·' 24 
22 42 4 2 42 42 38 38 38 38 J7 11 11 11 

13 46 46 43 43 16 26 26 26 l O 30 33 33 
24 .. 44 44 41 24 ~, 2'1 24 21 21 2l 21 
2S 42 42 42 4 2 32 32 32 32 20 20 20 20 
16 40 40 40 40 30 30 lO 30 2 1 11 21 11 

21 .1 41 41 41 22 22 22 22 19 19 19 J9 
28 40 40 40 40 26 26 26 26 27 27 27 27 

29 39 39 39 39 24 24 24 24 18 18 18 18 

30 44 44 44 44 28 23 211 18 21 21 1 1 21 
31 36 36 36 36 26 26 26 26 27 27 21 27 

~ 43 41 46 46 3 1 3 1 33 33 3 1 31 J I 31 

11 49 49 "9 49 27 27 27 27 19 19 19 19 
)4 46 46 46 46 lS 35 35 15 JO 30 )O 30 

35 45 45 45 45 35 3S 35 35 1'1 19 19 19 
3& 40 40 40 40 31 31 J1 3/ 28 28 28 28 
37 38 3& 33 38 3'1 39 39 39 31 31 ~ I 31 

38 3~ 39 3~ 39 4\ 41 41 41 28 18 28 18 

39 4 l 4 2 42 42 33 33 Jl 33 H 33 33 33 
40 43 4l 43 43 42 42 42 42 16 16 16 16 . . 

Tabla 99. Valoracion RadIológIca de la emtg raclon de la muestra con par UHMWPE­
cerámica. 
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" . 1 tCOCtMO~""'I.l t Co'rMol M '" (C001\101-" . IICoCrMo) """.IICoCtMO)·M "'~CcCr'tol 

GRIo DOS " CU NAOO-; D 1ST~NO~ H ()tSTAlKV\ Y 

ICASO f'oI;tQ( 1 ilfO 31W'Oe 5~ P\lQQ>'. I R 3 il/'o$ 5 1W'Oe R)IiCQt I !t'o 3 il/'o$ 5~ 

41 38 ]S 40 'O 2' 2' 27 27 14 l ' l 4 l ' 

42 )1 )7 )7 )7 ) 5 ) 5 )5 ] 5 28 28 28 18 
43 39 3~ J9 39 2a 23 2a 28 11 ) 1 J I ) 1 

44 41 41 41 '1 B B 2] 21 n )3 n ) ] 

45 ' 3 ' 3 43 '3 25 25 25 25 21 21 21 21 

46 45 4S 4S 45 17 17 n 27 'O 10 20 10 

47 ¿, 42 42 4l 14 14 14 34 U 11 21 n 
4S 38 ]S 33 38 :J5 :J5 35 35 24 2' 24 2' 
49 39 39 39 39 39 19 3? 39 25 15 2S 25 
loO 4b ,& 4C. 46 lO }O lO JO JI ) 1 J I 31 
51 37 37 37 37 41 41 4: 41 ]0 :JO ] 0 :JO 

52 35 35 ] 5 35 29 29 29 29 28 28 23 28 

53 36 ]& 3(, ]6 22 22 22 2l 26 2b U 29 
5( 38 3a 33 38 32 32 32 32 24 2< 24 20 

55 <o 40 44 .. 27 17 n 27 2S 15 l. la 
~ <2 '2 42 42 I S 2~ 2~ 2~ 18 18 :8 18 

57 <4 <o .. <. :J2 32 32 32 17 17 : 7 17 

ss 46 46 46 46 41 41 4: 41 19 19 19 19 
59 <~ <~ ~ 4~ <~ 24 2< 24 2< 21 21 21 21 

60 <1 4 : 41 <1 ~ 27 ~ 2 7 16 16 :6 16 

Tabla 100. Valoración Radio Ióg ca de la em ración de la muestra con p ar Metal-metal. 

Cefitna (.4 ,n, ln2) <ffJm!g (JI1[t-n ln, ) Cer.i la 1A.-.JmNI Cer.imQ IA\lm I CtQon'u (AJum~ C~IQ tAJ¡Jm~) 

GRIo DOS "(u~ "'00" DlST~NO'" H ()tST Al«: V\ Y 

ICASO f'oI;tQ( 1 !t'o 3 1W'Oe 5~ P\lQQ>'. l ilfO 3ilfOt 5 1W'Oe R)IiCQt I ilfO 3 J'Ot 5..-0. 

61 4] 4] 4) 4] }O }O ]0 lO 22 II 21 12 
61 41 41 41 41 18 18 28 28 26 16 26 16 
/,3 ]9 ]~ 41 41 19 19 I~ 19 21 21 21 21 

6< 'o 40 40 <o 17 17 n 27 ' 9 19 29 19 
6S <2 <2 42 <2 2< 2< 24 2< ]1 :JI ]1 :J I 

CA. ,. .. 4. 4 • 2] 23 2l 21 II )] n )1 
67 '5 <5 OS <5 27 27 27 27 20 2(1 20 20 

68 4] 4] 41 4] 11 11 21 21 18 18 18 18 
c.9 <1 '1 41 <1 16 16 16 JI. 14 !< J4 ). 

ro ] 9 3~ 19 39 )6 16 16 JI. II )3 Jl 13 
71 ) 1 )7 17 ]1 41 41 41 41 ] 0 }O ] 0 l O 
12 3S 3~ J5 ]~ 19 19 2~ 29 28 28 28 18 
73 36 36 36 36 22 22 22 22 26 26 26 26 

74 ) 8 38 18 38 12 31 ] 2 II 24 14 24 24 

75 ' O <o « .. 27 27 27 27 2S 25 :la 28 

76 42 42 41 42 15 15 '5 15 18 18 :8 18 

77 •• 4 • U 44 32 II ] 2 II 17 17 17 17 
18 ' G '& 4(, '6 41 41 4: 41 19 19 :9 19 
7? 45 45 45 ' 5 7' l' 7.' l' ~ l 11 n 11 
80 41 41 41 41 27 27 27 27 16 16 16 16 

Tabla 101 . Valoración Radlol 6g ca de la em Ig ración de la muestra con pa r Cerámica-
cerámica. 
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Con el estudio estadístico de los datos de las tablas anteriores obtenemos las 

medias aritméticas y desviaciones estándar para cada par muestra I de la 

migración en función de los grados de Inclinación del componente cotlloideo a lo 

largo del horizonte temporal investigado, ver Tabla 102. 

~. la'o 3m 5m ~ la'o 3m 5a'cs 

6RAJ)05 INUINACIÓN .Iedi¡ 1t.td'1l l/.eGlI .Iedi¡ Otl'l.EciIllr Dff,.Estircm llav. EnÍJItr tm.Eltnlir 

UH\lAft~11 ;Cl(rIIo) 4W Q,IS 4230 42,40 3,63 ~3 3,73 3,65 
UIDIAffv.rirrO(.IJiniral 4~85 4~85 41~ 42}ll 3,23 3.23 3,23 J,«l 

rll.Y (Ct{r\6;H\(iI~.tll 4D.60 40,00 40,90 4OSi) 3,42 1.42 3AS 3,45 
rEmo IAhnn¡l.{.enn o IAlirri1¡; 4~a5 4~05 4l.35 41,35 3,00 3Jl9 3)0 3,10 
Tabla 102. Medias aritméticas desviaciones estándar de la ml~ ración en rados de y 9 9 
Inclinación del compooente cotiloldeo en lOs distintos horizontes temporales. 

Podemos indicar que la p de los estadisticos de Student para los grados de 

inclinación por par muestral en cada horizonte temporal estudiado 

(postoperatorio, al año, a los tres años y a los cinco años) no muestra en ningún 

caso diferencias significativas (p>O.05). Todos los resultados se exponen en la 

Tabla 103. 
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Pleopa-_ I 1 ñ, I 3<ñ>s 5a'ios 
GRADOS INCUNACIÓN PlT<-tl dos colas Ip(T<o<t) doli colas IPlT<-t) dos colas P(T <~t ) dos colas 

I).¡MIY~¡ .",~ •• I (Co(II 1 0,184076 0,7'84076 o,runo 0,722439 
U¡.fM\\,>t:<er.v""eOl (AJumlrol. 

LttMIYi>! ",.,01 (COClth» 0,172987 O,1,n987 0,225192 0,190209 
,.",,~ (CoOMo)·Mtwl(CoG.",o' 

U'I~II\·>t ..... '01 (eoClliO) 0,303410 O,3i08470 0,386449 O,3l3900 
Ce,:mico (oI/uml .... ) c.mmlQ(AI.Il'oI\O¡ 

UAAII' ... • -<.'~rUI (A1úMh. , 0,242564 0,2:42564 0,374321 0,316252 
I,a"" (coOtiO¡-Mttol(CoG,Mo, 

U'lhll\'>¡<.~~. (Aluml." 0,428382 0,4128382 0,620462 0,531.74 

Co ....... '" (oI/ú "".A)-~~mlU (Alu, ..... 1 

,,\,,~ (CoCtliO)-Mttol(CoClM.1 0,664898 0,6,64898 0,666612 O,G666n 

Ce,...".", (oI/um'",) ~"'mlU (Al u""", 

Tabla 103. Com aratlva en base al estadrstlco t dEl $ludent en Grados de inchnaclón p 
del componente coIi1oideo frente a cada par muestral en distintos horizontes 
temporales. Nivel de significación .p. 

Por otro lado también relacionamos a continuación las medias aritméticas y 

desviaciones estándar encontradas para cadla par muestral respecto a la 

migración Horizontal del componente cotiloldeo a lo largo del honzonte temporal 

investigado, ver Tabla 104. 

~. 1m 3a'os 5a'os A'tIlPEf. ero 3a'os 5a'os 

DISTAHC16. H lIedia MeCo "edj¡ " eda Dew. Ero,m ~, Edllla ~, Emjil Ilm. Emj~ 

J-A~'/'f·n¡g (ctC~1 mO 32,~ 32,611 32,60 &,20 6,20 6,19 6,19 

J'A~'I'I<e~na IAhlml) mo 31.~ 31,40 31,40 &,01 6,01 6,(12 6,02 

'oI!lllICoCd."H'ttllICoú~"1 30,00 lD,OO ~,15 30,15 S,91 5,91 5,19 5,19 

QBnra(~ linru}<elilna 1~linl1ll 28,sS ~S5 28,5S 28,5S &,21 6,21 6,21 6)1 
Tabla 104. Medias aritméticas y desviaciones estándar de la migración Horizontal en 
mm del componente CObloldeo en los distintos horlzcmtes temporales . 
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Ademas podemos indicar que las p de los estadísticos t de Student para el 

desplazamien o o migración Horizontal por par muestral, en cada horizonte 

temporal estudiado (postoperatono, al año, a IClS tres años y a los cinco años) 

muestra diferencias significat ivas (p<O,05) para el par UHMWPE·metal 

frente al par Cerámlca-cerámlca durante el ltercer y quinto ai'io. Todos los 

resultados se exponen en la Tabla 105 (en rajo lIas diferencias significativas). 

I Preopcr. I 1 aic) I 3lftos I Saios 
DISTANCIA H (p(T<- t) dos colas (P(T<- t) do's col¡n (P(T<- t) dos ,oln (P(T<&t) 001 colas 

UI{\(W~f· t.>l (C0Ct'\40) 0,538059 O,!¡l8OS9 0,5'18117 0,5'18117 

UI{'AI\"l-CenmIClI~lun""1 

UH\ (\\,'E "",t>! (CoCr\401 0,199807 0,1199807 0,203983 0,203983 

,." ~ (CoCJ!>Io~Met31ICoCr'''') 

U~\"E meto (C00Ct\40I O,05U99 0,051299 0,045799 0,045799 

C.,6mi", (""uMnt)-<.' ...... CAlti .... ",) 

UH\.\\'~l~ Ce.l'Dm I Ci.'lIAlu"..n:l} 0,494597 0,4194597 0,501335 0,507335 

M"'" (CDCI?IoI-"'-''''ICoCr'-\') 

U~\':>E~ Cf!,~i IA luMObl 0,1628$9 O,J1SUI89 0, 148875 0,148875 
C<r;>ml", (""urnno) t:erimoc. (AI~mlNl 

1 '''''''' (CoC'''IoI · ~''''.lICoCrM) 0,454158 O,llS4158 O,404fi07 0,404607 

C<r;)ml", (",,~rnno) c.rimoc. CAI~mlNl 

Tabla 105. Com ara1iva en base al esladlstlco t de Studenl en des p p lazamlenlo 
Horizontal del componente cotlloideo frente a cada par muestral en distintos horizontes 
temporales. Nivel de signíficación -p. 

Por otro lado relacionamos a continuación las medias aritméticas y 

desviaciones estándar encontradas para cada ¡par muestral y en relación a la 
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migración Vertica l del componente coti loideo a lo largo del horizonte tem poral 

investigado, ver Tabla 1 06. 

A'EDP6. lio 3cfc6 5alls f~9Jp3'. 1 ero 3~ 5ios 

DfSTM'<:IAY Media MEdIi Media MEdIi O!!~. Estil~ Dew. Estlrdlt Oew. E1tl:.dil Dt!v. EstbIII 

IUH"'IiE-1!'..IICcCt~"1 23)0 23,ro 2~&s 24,00 I 5,lt 5,14 >,.9 5;2 

1UH\\'lfHe'irritl [Alini' al 2!fiJ 24,(10 24,:5 24,15 S,!] 5,47 5,68 S~8 

i'~J 1(c(¡~bI~lttaIOOl~ 23,6> 23,65 2 ~9S 23,95 S,u. 5,44 >p2 Sp2 

ite1m ti (Al ¡¡.,¡ 1Il){e riln ca '" u rri 1111 24,85 24,85 2>.00 25,00 5,76 5,76 S,80 5,80 
Tabla 106. Medias aritméticas desviaciones estánc:lar de la mi ración Vertical en mm y 9 
del componente collloideo en lOs distintos horizonte~¡ temporales. 

Además podemos indicar que los estadis¡ticos t de Student para el 

desplazamiento Vertical por par muestral , en cada horizonte temporal estudiado 

(postoperatorio, al al'lo, a los tres al'los y a los cinco anos) no muestra en ningún 

caso diferencias significativas (p>0.05). Todos 1I0s resultados se exponen en la 

Tabla 107 
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1 PreopEr. I H ile) I 3<ilos I 5aios 
OISTANCIAV 1P(T<at) dos co~s lP(T<-t) dO'1 col~slp(T<-t) dos tolas lp(T<-t) dos colas 

u fl\(\\,? F· IN>r.ol (C0Cr\40 1 0,1159073 0,1159073 0,1162517 0,930541 

Ufl\l\\'~l-C.rmT1IC1IAlu""n.) 

UIN\\"E rrotll (CDCr\401 O,9763U O,!I76327 O,953n2 0,9766911 

M.I"¡(CoCrM,..,.\e1~I(CoCrf."l 

UIN\\'>E rrotol (CDCr\401 0,5093117 O,!i093117 O,5B026 0,566769 

C.rtlmi{~ (l\Ju ... r\Il-Cer ...... (Alú",i",) 

UIN\\"[-C.romIQ (AluMno) 0,840284 0,1140184 0,911477 0,911477 

¡Mml «(<)(;,Mol-/",,>1ICOO ',t)) 

U~\'~E·C.rt\ml IAluMno) 0,634953 0,1;34'58 0,641330 0,641330 
C<~IQ (AlO"""'¡ cerirnoc. (AI~ml"'l 

M' , .. «(oC,Mol·M?t>lICOO-t.t» 0,502364 O,!i02364 0,564646 0,564646 

C<~IQ (AlQrriNl cerirnoc. (AI~ml"'l 

Tabla 107. Comparallva en base al estadlstico t de Student en desplazamiento Vertical 
del componente cotíloideo frente a cada par muestral en distintos horizontes 
temporales. Nivel de significación -p. 

Las migraciones globales de cotilo se han producido por los tres fenómenos 

anteriormente descritos, a veces de manera aislada o en combinación. el 

cambio en la posición del cotilo de más de 3 gmdos, la variación de la distancia 

H en más de 3 mm y la variación de la disJlancia V en más de 3 mm se 

manifiestan de manera global o parcial a partir die los 3 años. 

y del análisis estadístico en el tercer y quinto año por muestra y por el factor 

migración total (existencia de migración) dl31 cotilo observamos que las 
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muestras cumplen la Hipótesis Nula de variables independientes para todos los 

pares, al no exis 'r en ningún caso diferencias significativas (p>O,05) para el 

estadístico de la Chi Cuadrado. Los resultados los exponemos a continuación 

en la Tabla 108 y Tabla 109. Donde se muestran 9 migraCiones durante el 

tercer ai'\o frente a 2 migraciones al Quinto. 

3 años 

M IGRACiÓN TOTAL SI NO Tot.11 

1 UHMWPE-metal (CoOMO) 2 18 20 

2 UHMWPE<erámlea (Alúmina) 2 18 20 
3 Metal (CoCrMo)-Metlll(coCtMO) 3 17 20 
4 ~n\mICII (Alúmlnll)-eeroimICII (Alúm 2 18 20 

Total 9 71 80 

p= 0,945238 

ehi cuadrado 0,375587 
chi cuadrado aitico (p..o.051 7,814728 

Tabla 108. Comparativa en base al estad lsllco Chl Cuadrado a los 3 años de la 
Migración Tolal, Global o parcial por muestra. ivel de significación -p. 

5 años 

MIGRACiÓN TOTAL SI NO ToUlI 

1 UHMWPE-rnetal (CoCrMo) 1 19 20 
2 UHMWPE-Cerilmlca (Ahlmlna) 1 19 20 
3 Metal (CoCtMO)·Meul(CoCrMO) O 20 20 
4 Cerámica (Alómlna)·Cerámlca (AlW1'o O 20 20 

10t.11 2 78 80 

p= 0,561831 
cN euaa ado 2,051282 

chl cuadrado cmlco (p..0,05) 7,814728 
. . . . 

Tabla 109. Comparativa en base al eSladI stlCO Ch. Cuadrado a los 5 a¡'os de la 
Migración Total. Global o parcial por muestra. Nivel de significación -p. 
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Estudiando estadísbcamente las relaciones de la migración global respecto al 

horizonte temporal investigado y fren te a la Edad vemos que no se presentan 

diferencias significa tivas durante todo el hoñwnte temporal para todas las 

muestras. Así vemos los resultados para el ercer y quin o ano donde se 

producen las migraciones en las muestras E~studiadas, salvo en los pares 

Metal-metal y la Cerámica-cerámica no observ:a migración alguna en el quinto 

año. Podemos ver los resul tados del tercer al\o en la Tabla 110, Tabla 111 , 

Tabla 112 Y Tabla 113 y del qUinto año en la Talbla 114 y Tabla 115. 

UHMWPE-metal (CoerMo) 3 ailo~ 

MIGRACIÓN TOTAl SI NO Total 
1 >- 27 - <37, S O 1 1 

2 >- 37,5 - <48 O 2 2 

3 >a48 - <58.5 O S 5 
4 >as8,5 2 10 12 

Total 2 18 20 

po; 0,686551 
cN cuadrado 1,481481 

du t- ulldftufo u rbea I~ ~I 7,814728 
O.Com ratlva en base al estadlstlOO Ch. Cuadrado a los 3 a/\os de la MI rae Tabla 11 pe '9 Ión Total. 

Global o pardal para la muestra con paI U ¡'WPE-metaJ Irente a la Edad. rvel de Slgtllficaa6n 
-p. 
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I UHMWPE·C.rámI", (AI~m'n~1 3 años 

MIGRACIÓN TOTAL SI NO Total 

1 n 27 - <37 S O 1 1 

2 n 37 5- <48 1 3 4 

3 >- 48 - <58,S 1 6 7 
4 >- 58,5 O 8 8 

Total 2 18 20 

p= 0,543291 
cm cuadrado 2.142857 

I 
(h' ...... d'o<Io "',,.oJo-o ~J 7,814728 

Tabla Total, 111. Comparativa en base al estadísboo Chl Cuadrado a los 3 al'los de la Migración 
Global o parCIal para la muestra con pal UHr WPE-Cef~mlCa frente a la Edad. NIVel de 

s{¡n icaci6n -p. 

Met.11 (CoCrMo)-Met.1I{ICoCl'MO) 3 años 

MIGRACiÓN TOTAL SI NO Tot.11 

1 >=27 - <37,S O 2 2 
2 >=37,5 - <48 1 4 S 
3 >=48 - <58,S O 2 2 
4 >=58,5 2 9 11 

Total 3 17 20 

p= 0,827535 
cm cuadrado 0,891266 , ehl tuaclf.oo <"~<o (¡>04..11S) 7,814728 

112. Comparativa en base al esladishoo Chl Cuadrado a los 3 años de la M ración Tabla 19 Total, 
Gklbalo parcIal para la mUeslra con par Metal-me al rente a la Edad Nivel de slgm IcaClÓn -p 

c . ....... V. 1~m ln.~Ctrim"" (AlÓ m" " , 3 allos 

MIGRACiÓN TOTAL SI NO Tot.11 

1 >=27 - <37,5 O 1 1 

2 >=37,5 - <48 O 3 3 
3 >=48 - <58,S 1 6 7 

4 >=58,5 2 8 10 

Total 3 18 21 

p= 0,817377 
ch! cuadrado 0,933333 

eh, "",en."" «'.(0 (o'i)n~) 7,814728 
Tabla Total. 113. Comparativa en base al estadisUoo Chl Cuadrado a los 3 aIIos de la Migración 

Global o parcial para la muestra (xm par Cerámica-cerámica f ente a la Edad. Nivel de 
sigmficaCl6n -p 
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UHMWPE..ne1ll1 (CoCJMO) S alias 
MIGRACiÓN TOTAl SI NO Total 

1 >- 27 - <37.5 O 1 1 
2 >-37,5 - <48 O 2 2 
3 >a48 - <58.5 1 4 5 
4 >- 58,5 O 12 12 

Tot<ll 1 19 20 

p= 0,367916 
chi cuadrado 3,157895 

.110 ..... eII."" . d . t o 10-005) 7,814728 
114. Com rativa en base al es1adishco Chi Cuadrado a los 5 años de la M ración Tabla pa 19 Total, 

GlObal o palCiaI pata la muestra con par UH AWPE-metal frente a la Edad. Nel de Slglll rlC3ClOn 
-p. 

UHMWPE-Cerámlca (Alúmina) S años 

MIGRACIÓN TOTAl SI NO Total 

1 >=27 - <37.5 O 1 1 

2 >=37,5 - <48 O 4 4 

3 >=48 - <58,5 O 7 7 
4 >=58,5 1 7 8 

Total 1 19 20 

p= 0,664173 
chi cuadrado 1,578947 

eh, "",,,,.<l0<, I ~co(P-O.o5 ) 7,814728 
Tabla Total, 115. Comparativa en base al es1ad fshoo Chf Cuadrado a los 5 años de la ~hgración 

Global O parOlaI para la mues ra con pal UHII WPE-cerámrca rente a la Edad !Vel de 
~m ~n -p. 

Estudiando estadislicamente las relaciones de la migración global respecto al 

horizonte temporal investigado y frente al LadlD Intervenido vemos que no se 

presentan diferencias significativas durante to~do el horizonte temporal para 

todas las muestras. Así vemos los resu ltados p,ara el tercer y quin o año donde 

se producen las migraciones en las muestras estudiadas, salvo en los pares 

Metal-metal y la Cerámica-cerámica no observ:a migración alguna en el qumto 



año. Podemos ver los resultados del tercer año en la Tabla 116, Tabla 117, 

Tabla 118 Y Tabla 119 y del quinto año en la Tabla 120 y Tabla 121 . 

UHMWPE-rnetal (CoerMo) 3 anos 

MIGRACION TOTAl SI NO Total 

1 Izquierdo 2 7 9 

2 Derecho O 11 11 
Total 2 18 20 

p= 0,099344 
chi cuadrado 2.716049 

ChI .... dnclo <.I~<o (P-O.G5) 3.841459 
Tabla 11S. Comparativa en base al esladlSlJoo Chl Cuadrado a los 3 años de la MlgracI6n Tola~ 
Global o parcial para la mue tra con par UHMWPE-metal fren e al Lado In ervenldo Nivel de 
IgniflCacl6n -p. 

UHMWPE-Cet;lmlca (AIómlna] 3 anos 

MIGRACiÓN TOTAl SI NO Total 

1 IZquierdo 2 6 8 
2 Derecho O 12 12 

Total 2 18 20 

p" 0,067889 
ehi cuadrado 3,333333 

ehl ru.oclr.cIo ( ' 1"<0 (p.O.G5) 3.841459 
. 

Tabla 117. Comparativa en base al es1adlStíOO Chi Cuadrado a los 3 años de la Migración Tola~ 
Global o parcia para la muestra con par UHMWPE-<:eramica frente al l ado Intervenido. rvel 
de Slgnl lcaOl6n -p 

Motal (CoCrMo]·Mot3l(CoCtM o) 3 alias 

MIGRACIÓN TOTAl SI NO Total 

1 Izquierdo 3 7 10 
2 Derecho O 10 10 

Totnl 3 17 20 

po: 0,060289 
ehi cuadrado 3,529412 

e_h. tUAd.4doc , ¡tico(p-o.CK) 3.841459 
Tabla 118. Comparatlva en base al estadlSttoo Chl Cuadrado a los 3 años de la MlgracI6n To a~ 

Global o parcial para la muestra con par .Ietal-metal frenle al Lado lrucrvenldo N/IIel de 
signiricacI6n-p. 



C.,~mlao (Alumlno}-C.o<.Imb I/Ilüm;".1 3 a 1\0 s 
MIGRACIÓN TOTAl SI NO Total 

1 Izquierdo 1 6 7 

2 Derecho 1 12 13 

TOl I 2 18 20 

p: 0,639207 

chí cuadrado 0.219780 
c:h¡ ~dtado ( tl ;tto (C)-O.CS) 3,841459 

13 119. Com ratm en base al estadlstlOO Chl Cuadrado a los 3 al'los de la Mi ración T .bl pa g To al. 
Global o parCial para la muestra con par Cerilmlca<efamiCa 'rente al Lado I nteNenldo. (Vel 
de signifICaCiÓn -p. 

UHMWPE· metlll (CoerMo) 5 ai\os 

MIGRACiÓN TOTAL SI NO Total 

1 Izquierdo O 9 9 
2 Derecho 1 10 11 

Total 1 19 20 

p: 0,353391 

chl cuadrado 0,861244 

ch, ( u~ d" "do eMboCO (P-o.O ~) 3,841459 
T b13 120. Comparatm en base al estadlstlOO Chl Cuadrado a los 5 aI'Ios de la MigraCión Total. 
Global o parCIal para la muestra oon par U l. WPE-metal trente al Lado Intervenido. NIVel de 
significación .p 

UHMWPE·Cenimlca (Alúmina) 5 años 

MIGRACiÓN TOTAL SI NO Total 

1 Izquierdo O 8 8 
2 Derecho 1 11 12 

Total 1 19 20 

p= 0,402195 

ehl cuadfado 0,701754 

{h,< .. .,...do {nb<o t'J>~ .CJ.~ 3,841459 

a 121. Com aratfVa en base al estadistioo Chi Cuadrado a los 5 años de la Mi ración T TabI P 9 ota~ 
Global o parCIal para la mues ra con par UHMWPE-ceramlca fre e al Lado Intervenido lVel 
de significación -p. 



Estudiando también estadisticamente las relalciones de la migración global 

respecto al horizon e temporal investigado y fren e al Sexo vemos que no se 

presentan diferenCias slgnificabvas durante tc~do el horizonte temporal para 

todas las muestras. Así vemos los resultados p,ara el tercer y quinto año donde 

se producen las migraciones en las muestras estudiadas. salvo en los pares 

Metal-metal y la Cerámica-cerámica no observ:a migración alguna en el Quinto 

año. Podemos ver los resultados del tercer al'o en la Tabla 122. Tabla 123. 

Tabla 124 Y Tabla 125 y del Quinto afto en la Talola 126 Tabla 127. 

UHMWPE-metal (CoCrMo) 3 años 

: 1 

M IGRACiÓN TOTAL 

1 

SI NO Tota l 

H 1 7 8 
M 1 11 12 

Tot.'l l 2 18 20 

p= 0,760907 
ehi cuadrado 0,092593 

(hJ cuad, .. do rodeo 1~.OSI 3,841459 
Tabla 122. Comparativa en base al esladrstico Chl Cuadnado a los 3 años de la Migración To al. 
Global o parcial para 13 muesrra con par UHMWPE-metal tren e al Sexo NIVel de slgnllcaCt6n -
p. 

UHMWPE-<Ilnlm ica (AlumiM) 3 a/\os 

: 1 

MIGRACIÓN TOTAL 

1 

SI NO Tot.'l l 

H 1 6 7 

M 1 12 13 

Tota l 2 18 20 

p= 0,639207 
e hi cuadrado 0,219780 

(hJ Cu~dri1do rodeo f~.OSI 3,841459 
Tabla 123. Comparativa en base al es1adisboo Chi Cuadrado a los 3 años de la Migraci 6n To a l 
Global o parCIal para la muestra oon par UHr. WPE:.cerámlca rente al Sexo NIVel de 
slgnlrlCaclón .p. 



Metal (COCrMo)·Mellll(c.oCrM(») 3 aros 
MIGRACIÓN TOTAL SI NO Total 

1 H 3 11 14 
2 M O 6 6 

Tota l 3 17 20 

p= 0,218742 
ehi cuadrado 1,512605 

eN cuadradO Mdco (p.O.OSI 3,841459 

Tabla 124. Com ratMl en base al estadlstlCO Chl Cuadrado a ros 3 anos de la M raCló pa 19 n Toal. 
Global o parcial para la muestra oon par MetaJ-metal rrente al sexo. Nivel de sJgruUcaclOn-p 

cer .... ca(AlUminal-<enlmica(Alurniroa) 3 años 

:1 
MIGRACiÓN TOTAl SI NO Tota l 

H 1 6 7 

M 1 12 13 

Tota l 2 18 20 

p= 0,639207 
chl cuadro do 0,219780 

( hA cu¡a drildQcntlco (p.;O~1 3,841459 
Tabla 125. Comparativa en base al estadlstico Chi Cuadlado a las 3 a~as de la MJ9IaClón Total. 
Global o parcial para la muestra oon par Cerémica-<:erémica frente al Sexo Nivel de 
signifICación -p 

UHMWPE·ml!t<l1 (CoerMo) 5 años 

MIGRACiÓN TOTAl SI NO Total 

1 H 1 7 8 

2 M O 12 12 
Total 1 19 20 

p= 0,2.08912 
ehi cuadrado 1.578947 

cJ> .. (u,¡adndo Utttco (p.().OS • 3.841459 
. 

Tabla 126. Comparatrva en base al estadlstK:o Chl Cuadrado a ros 5 a~as de la Ml9ración Total, 
Global o parcial para la muestra oon par UHMWPE-metal fre e al Sexo Nivel de Slgnfficaclón -
P-
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UHMWPE<enlmlca (Alúmlnal Sañas 

MIGRACiÓN TOTAl SI NO Total 

1 H 1 6 7 
2 M O 13 13 

Totol 1 19 20 

p= 0,162061 
ehi cuadrado 1,954887 

tt. CU~df~ti:) ttlbo(C) (J)oo().OS~ 3,841459 
abla 127. Com rabva en base al estadishoo Chi Cuadrado a los 5 años de la Mi ración Total T ~ 9 

Global o pafaal para la muestra con par UHMWPE-<:erámlCa rente al Sexo. !Vel de 
slgnlllCaclón -p. 

Respecto a la los estudios es adisticos de las relaciones de la migración global 

respecto a la Etiología, a la Valoración Clínica del Dolor y la Marcha no se 

aprec.an diferencias Significativas durante todo el horizonte temporal para todas 

las muestras en comparativa en base al estadlstlco ehl Cuadrado 

Particularmente, si que encontramos significación estadlstica (p<O,OS) de la 

Valoración Clinica de la Movilidad frente a la existencia de Migración otal, 

9 obal o parcial. Y es que, si bien en odo el horizonte temporal en casi todas las 

muestras no aparecen diferencias significativas en 01 caso particular del par 

muestra I Meta l-meta I para el horizonte temporal de los tres años para la 

Movilidad se observa la diferencia significativa mostrada en la Tabla 128. 

Esta es debida a que, razonablemente, no aparece ningún caso con valor de 

escala 6 en Movilidad y con migración global en el horizonte de los tres ai\os. 
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Metal (CoCrMo)-Metal(CoCrMo) 3 años 

MIGRACiÓN TOTAl SI NO Total 

1 Movll dad 5 3 6 9 
2 MovlDdad 6 O 11 11 

Tota l 3 17 20 

p= 0,037806 
chl cuadrado 4,313725 

ehl cuadrado critico (p=O,05) 3,841459 

Tabla 128. Comparativa en base al estadiShoo Chl Cuadrado a los 3 al'lOs de la Migración Total, 
Global o pardal para la muestra con pal Meta-1lletal rrente a la Valoración Cllníca de la 
Movilidad Nlllel de significaaón -p 

2) Respecto a la Osteolisis: 

Indicamos a continuación los resultados de la valoración radiológica y se 

marcan la presencia o ausencia de zonas osteoliticas y el momento temporal de 

apañci6n , ver Tabla 129, Tabla 130, Tabla 131 y Tabla 132, Consideramos su 

localización y peso porcentual según el esquema de De Lee y Chamley. 



UHMWPE mc' o>I(CoCrMol 
Ostoollsls 

00.<00 Po""Qx 1 :1'10 3 ;;ño:; 5 mo:; Sexo Ed o>d LOldo OpC>r.ldo Et loIoRro> 

'1- H 67 ~¡~d~ ~~~ftros¡s 

2 11 48 Derecho PostrlJUm áttC3 

• H 68 O"",cho CO'''fl'o<l< 

• SI Si SI 11 49 Derecho Cox~ rtro:.i3 

• H &3 Izquierdo C;_OX;l rt.ro~ls 

• H &5 IZQUierdo Caxól rtrosls , H 67 "Qvle'do Cox" fl'o<l~ 

• H 64 O"rocho Co."n'o<l< , M 58 0"'9cho CO)(~ rt(O~I.,. ,. M 57 Derecho Co~a rtrosóS 

11 ~ M 62 Izquierdo Necrosis Cabez., fcmor.11 

12 M b4 Izquierdo COXól nro.l. .. M 42 tzqulerdo Post(';)um3tlc;a 

" t- M 48 Derecho COXlI rtraSf!J ,. M 66 Derecho Po,ttaumátlc4 
lO M &5 Derecho Raum3tlC;J 

11 M &3 Derecho Rcum3t1G1 

" M && IzquJardo Cox;Jrt.rosls 

" M 47 Q'Wlcho NA"Osl, C~b.n" femor,}1 
lO M 31 I'Qvle,do Rev~tlc" 

O 1 1 '7 . . 
Tabla 129. ValoracI6n Radlol6gICa de la OSteollSlS de la muestra con par UHMWPE· 
metal en relación al componente cotiloideo y al horizonte temporal investigado. 

U HMWPE·C",~miC;o (Ahlmln;o) 

rp;;;Qx O_steolóSiS 
("AOO 1 sno 3snos 58los S"xo Edad laido O"" rado Et lo108ra 

Zl 11 48 Derecho Reum6ttc" .. 11 57 IZQU"IC:fdo Re~tJc" 

)~ 
f-

H 
~~-

1, ul .. ,do Co .. n'o~1< 

•• SI 11 Derecho Coxa rtrO:'IS 

lO 11 58 Derecho Cox~ rtroslS 

•• ti 46 IzqUIerdo NecrOSI.l> Cobez3 f~mor:tl ., H 49 Derecho CDx .. rtro~ls 

lO M &3 IZquierdo COXOl rtrool. 

•• M 68 Derecho Po~t~um;lt.cOl 

•• !>J M 49 Izquierdo Coxólrtrools 
~ , M 37 O"r",hO CO~¡¡nro<1< 

" M 40 Izauiefdo Co~artrosis 

l. M 45 Derecho Postraum 6tica .. M &5 Derocho !teum,;tlcól 

•• M &7 Oc:.rccho COX;;¡ rtro~ls 

•• !>J M 62 Derecho CoxOlrtrools 
n M &4 Derecho Nccro~"s C3bcz..1 famor.11 .. M 69 tzqulcrdo Nacrosls COIIbcz01 famor.11 

•• M 52 Derecho COX01 rtrosls 

•• M 46 izQUierdo Nccrosls e abcu femor.11 

o o o l -Tabla 130. Valoración Radiológica de la Osteollsis de la muestra con par UHMWPE· 
cerámica en relaci6n al componente cObloideo y al hoñzonte temporal investigado. 
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Mel'" (COCtMo~M"..., '(CoCtMO' 

On"ollsl< 
",,~.o PostOx 1 «'00 3 «'008 58\08 Saxo Ed~d L~,do Oper.ldo E 1 101o81~ 

o, H (,7 Izqule,do Cox;a n:.ro~ls 

02 !>I !>l H 41 Derecho Rcum:iuGI 
., 11 46 Derecho Necrosh Cl!Ibeus femoral 
o. M 51 Izqulq,dO COIt;af'trod~ 

o, H 39 I,qulg,do Ngc;t05K C"""l~ ("mor~1 

•• M 67 D<t<IIcho Co~ .. rtro<ls 
. 7 H 66 Derecho Co~a rtrosiS 

•• 1--
M 61 ' t~ierdo _c;o~~ rtfosi~ 

•• M 62 I t(!ule,do Co~a,trosls 

'0 11 40 IZQUletdo PO'tt8Um3ttC3 

" H 61 Dqrecho CO)(~ (trosl" 

>l H 60 D.",ICho Co> .. rtro<l< ,. H 65 I tQvle,do Co~a (tros;s 
,. H G? Izqu ierdo Coxi>moolo 

s< H 45 I ZQUierdo P'ostr.::tum3tlc;a 

<G M SI DqrQcho Coxi>rtro<k 

~7 H 27 D,,,Qcho Po<t,..um~t1c .. 

~. H 67 Dq tAcho RQum~tlc .. 
,. M 66 Derecho ReU1'l'\6tica 
~o H 31 I lquie,do Co~a rtrosis 

O O 1 1 
- -Tabla 131. Valoración RadiológICa de la Osteollsls de la muestra con par Metal-metal 

en relación al componente cotlloídeo y al horizonte t~~pora l investlgado_ 

c.. mi ,Alum' . l-C • ...". IAlóm" .1 
OsteoliSis 

CAGO PostOx 1 «'00 3 «'008 58\08 5mco Edad La,do Oper1ldo Etloloala 
.1 ti so Derecho ReumóSttc;¡ 

~2 H 50 I zqu ierdo A.cum.i tsGl 
~, 11 58 ' zqu lerdo Coxa rtro~l:S 

U H 64 Dqrecho COJC;¡l'tro~l4f .. H 60 Dqrllcho COJ(~ft(O' I", 

•• H 45 I tavierdo Necrosis Cabeta femo,al 
~7 

1--
H 51 Der~ho CO_!l'trOSiS 

~. 
1-- ~ I,qu,e,do ax:. rtroSls. 

•• M 68 Derecho Post:nsum6tlca 
70 M 51 tzqulerdo Cox..,rtro~l~ 

" M 37 D<!r9cho Co ... rtro"s 

" SI SI SI M 43 I 'Qul"rdo Co" .. rtrO<1< 
7> M 47 Derecho l'ostraum 6tica ,. M ¡;? Derecho AeuM3tlQ 

" M 67 D(>recho Co ... rtro<l< 
1f. M 6~ D<!r"cho CO.)(ia rt(od~ 

" M 66 Dq rgc:ho N"c:rO~K Ci!b(>, .. {"mor~1 ,. M 66 Derecho Necrosis Cabeta femoral ,. 
1--

M 5<1 Derecho ~rtrosis 

so M 48 1'_q<Ile,do N~crosl..s. C;,beus femor:.1 

O 1 1 1 
- -Tabla 132. ValoraCión RadIOlógica de la OsteoÍlsls de la muestra con par CerámICa­

cerámica en relación al componente cotíloideo y al horizonte temporal investigado. 
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Efectuado análisis estadfstico al año, al tercer at\o y al quinto ano por muestra y 

por el factor de aparid ón de Os eolisis, podemos ver que las muestras cumplen 

la Hipótesis Nula de variables independientes para todos los pares, al no existir 

en ningún caso diferencias significabvas (p>O,05) para el estadístico de la Chl 

Cuadrado. Los resultados los exponemos a continuación en la Tabla 134, 

Tabla 136 Y Tabla 138. 

El reparto porcentual en la aparición de Osteolisjs por par muestral respecto a 

cada horizonte temporal lo mostramos en la Tabla 133, Tabla 135 y Tabla 137. 

Osteolisis 

1 a~o SI NO Total 

1 LttMlYP[."Q' OII (CoCI ..... 50% 95,0% 100,0% 

2 LttMlYPU .. M>lciI IAal"'''''' 00% 100,0% 100,0'J6 

3 ' ...... 1 CCOC,MoHiIt<.'JCoQMo' 5,0% 95,0% 100,0% 

4 C.,.., ... (M.Itnlnaj·C.,.,ca JAIOmln.,. 5,0% 95,0% 100,0% 
. . -Tabla 133. Presenc,a porcentual de Osteohsls por muestra en el pnmer ano. 

OStcollsls 

laño SI NO Total 

1 UHMWPE· mcta l (CoCrMo) 1 19 20 

2 UHMWPE-Cerámica (Alu mina) O 20 20 

3 Metal (CoCrMo)-Metal(CoCrMo) 1 19 20 
4 Cerámka (Alúmlna)-Cerámlea (Alúmina). 1 19 20 

Total 3 77 80 

p"' 0,791826 
chi cuadrado 1.038961 

ehl euadrildo crlllcolp=O,OS) 7,814728 

Tabla 134. N,vel de slgnrficac,6n estad,S1 ica -p en base al eS1adlS1,co Ch, CuadradO, al 
año y por .po de mueS1ra en función de la presencia de OS1eolisis. 
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Osteol1sls 1 
3 años SI NO Total 

1 UHMWPl· .. ot" (CoQt.l • • 5,0% 95,0% 100,0% 

2 UHM\\·P[~r"'b (AA¡ ... "". 0,0% 100,0% 100.0% 

3 '1Itt~1 (CoCrWo)·'IItt.IICOO''101 5,0% 95,0% 100,0% 

4 Cer" '" 11.~ .. lna)·Cer"'l .. VoIO .. ln.'. 5,0% 95,0% 100,0% 
. . 

Tabla 135. PresencIa porcentual de OsteollslS por muestra en tercer ai\o • 

OSteonsls 

3 años SI NO Total 

1 UHMWPE· meta l (CoCrMo) 1 19 20 

2 UHMWPE·Cer.lmica (Ahlminil'l O 20 20 

3 Metal (CoCrMo)· Mlltal(CoCrMo) 1 19 20 
4 Cerámica (Alúmina)-Cerámica (Alúminil). 1 19 20 

Total 3 77 80 

p~ 0,791826 
chl cuadrado 1.038961 

ehi cuadrado cñtioo (p=O,OS) 7,814728 
. 

Tabla 136. NIVel de sIgnificación estadlstlca · p en base al estad fstlco Chl Cuadraoo. al 
tercer MO y por tipo de muestra enl función de la presencia de Osleolísls. 

Osteollsls I 
S años SI NO Total 

1 UHM\yp¡, .... uI ICOOM., 10 0% 90,0% 100.0% 

2 UHMlYPE>C.,,1M1oól (AAl .. lo». 15,0% 85,0% 100.0% 

3 ' .... ~I (COCrWo)·'IItt.llcOOMoI 5,0% 95,0% 100.0% 

4 c. ,.., ... 1A1l.,lna)·C.,~I", IAlumln,'. 5,0% 9S,0% 100,0% 

Tabla 137. Presencia po rcentual de Osleol1sl s p or muestra en el q ulnto allo. 
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Osteollsls 

5 años SI NO Total 

1 UHMWPE-metal (CoCrMo) 2 18 20 

2 UHMWPE·Ce~mlca (Alúmintt) 3 17 20 
3. Metal (CoCr1IIIo)·Meul(CoCrMo) 1 19 20 
4 Cel'limk a (Alúmln a)-Cerámlc8 (Alílmlna). 1 19 20 

TOlal 7 73 80 

p= 0,632029 
chí cu drado 1,n2114 

ehi cuadrado cñlico (p=O,OS) 7,814728 
. . 

Tabla 138. NIVel de significación estadlstlca -p en base al estadlstlco Chl Cuadraoo, al 
quinto año y por tipo de muestra en función de la presencia de Osteolisis. 

Facto.r Impo.rtante de esta investigaa ón so.n las relacio.nes de la Osteo.hsls con 

la Valo.ración Clfnica. Asf el análísis estadfstico de la Osteo.lisis frente a la 

Valo.ración Clfnica del Do.lo.r muestra lo.S resultados indicados en la Tabla 139, 

abla 140, Tabla 141 , Tabla 142, Tabla 143, Tabla 144, Tabla 145, Tabla 146 y 

Tabla 147. Sabiendo que lo.S pacientes co.n par implantado. UHMV\lPE-cerámica 

no muestran Osteolisis durante el primer y tercer año y los implantados con 

Metal-metal no muestran Osteo.hsis durante el primer año.. 

UHMWPE-mcul (coerMo) lal\o 

Osteo lisis SI NO Total 

1 Dolor S 1 11 12 
2 Indolor06 O 8 8 

Tota l 1 19 20 

p: 0,402195 
e hi cuadrado 0,701754 

eh; cuadrado critico (p-O,05) 3,84 1459 

Tabla 139. Nivel de sic nlflcaclón estadrstlca - en base al estadrstlco Chl Cuadrado, a 9 P I 
primer año. Dolor en funci6n de la presencia de Osteolisis para la muestra de par 
UH MWPE-metal. 
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Cerámica (AJúmina) -Cerámica (A'úmina) 1 año 

OsteollSlS SI NO Total 

1 Dolor 5 O 3 3 
2 Indoloro 6 1 16 17 

Tota l 1 19 20 

p= 0,666470 
chi cuadrado 0,185759 

chl cuadrado critico (p.o.05) 3,841459 
. . 

Ta.bla 140. Nivel de significación estadlstlca -p en base al estadfstlco Chl Cuadrado, al 
primer año. Dolor en función de la presenoia de Osteor.sis para la muestra de par 
Cerámica-cerámica. 

UHMWPE-metal (CoCrMo) 3 años 

OSleoliSlS SI NO Total 

1 Dolor 5 1 6 7 

2 Indoloro 6 O 13 13 

Tota l 1 19 20 

p= 0,162061 
chi cuadrado 1,954887 

ehl cuadrado ultlco (p.o.05) 3,841459 . . 
Tabla 141. Nivel de significación estadlstlca -p en base al estad lstlco Chl Cuadrado, al 
tercer año. Dolor en función de IIa presencia de Osteolisis para la muestra de par 
UHMWPE-metal. 

M etal (COCrMo)· M eta l(CoCrMo) 3 años 

Osteolisis SI NO Total 

1 Dolor 5 O 4 4 
"2 Indoloro 6 1 15 16 

Tota l 1 19 20 

p= 0,607959 
ehi cUildrado 0,2631 8 

chi cuadrado critico (p=(),OS) 3,841459 
.. . 

Tabla 142. Nivel de slgnllic3Cloo eSitadfstlca -p en base al estadlstlco Ch. Cuadrado, al 
tercer ano. Dolor en función de la presenCIa de Osteolis s para la muestra de par Me al­
metal. 
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Ce" mlca (Alúmin ll ) ·Cer~mlc~ (A'úmlna) 3 3i10S 

Osteolisis SI NO Total 

1 Dolor S O 3 3 
2 Indoloro 6 1 16 17 

Total 1 19 20 

p- 0,666470 
ehi cuadrado 0,185759 

ehi cuadrado critico (po(),OS) 3,841459 

Tabla 143. Nivel de si nlflcacl6n estadrsllca -9 P en base al estadrsUco Chl Cuadrado al 
tercer año. Dolor en funCión de IIa presencia de Osteolisls para la muestra de par 
Cerámíca-cerámica. 

UHMWPE·mctal (CoerMo) s años 

OsteollStS SI NO Total 

1 Dolor S 2 5 7 
2 Indoloro 6 O 13 13 

Total 2 18 20 

p= 0,042205 
ehi cuadrado 4,126984 

ehl cuadrado critico (psO.05) 3,841459 

Tabla 144. Nivel de sic niflcacl6n estadrsUca -9 P en base al estadrsllco Chl Cuadrado, al 
quin o año. Dolor en función de la presencia de Osteolisis para la muestra de par 
UHMWPE·metal. 

UHMWPE·Cerámlca (Alúmina) S ailos 

Osteolisis SI NO Total 

1 Dolor S 3 4 7 
2 Indoloro 6 O 13 13 

Tota l 3 17 20 

p" 0,010461 
ehl cuadr. do 6,554622 

ehi cuadrado critico (p:(),OS) 3,84 1459 
. . . 

Tabla 145. Nivel de slgnlfic8Cloo es:tadlstlca -p en base al estadlstlco Chl Cuadrado, al 
quinto allo. Dolor en funcl6n de la l~resencJa de Osteolls s para la muestra de par 
UHMWPE·cerámica. 
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Metal (CoCrMo)· Meta l(CoCrMo) Salios 

Osteolisis SI NO Total 

1 OolorS O 3 3 
2 Indoloro 6 1 16 17 

Tota l 1 19 20 

p- 0,666470 
ehl cu drado O,18S7 9 

chi cuadrado critico (p..o.05) 3,841459 
. . . . 

Tabla 146. Nivel de slgnificaclon estadrsllca -p en base al estadistíco Chl Cuadrado, al 
qu nlo a 110. Dolor en función de la presenc a de Osleoll~s para la muestra de par 
Metal·metal. 

Cc~mlca (Alúmin . , ·Ce~mlC"3 (Alúmina) Salios 
Osteolisis SI NO Total 

1 0010r5 O 3 3 
2 Indoloro 6 1 16 17 

Tota l 1 19 20 

p= 0,666470 
e hi cuadrado 0,185759 

chi cuadrado critico (p..o.05) 3,84 1459 
. . . . 

Tabla 147. Nivel de slgnificaclon estadrsllca -p en base al estad lstíco Chl Cuadrado, al 
quinto año. Dolor en función de la presencia de OSteolís4S para la muestra de par 
Cerámica·cerámica. 

De estos valores se aprecia la ex istencia de diferencias significativas 

(p<O,05) con el análisis de lla Chl Cuadrado para el quinto año en las 

muestras con par implantado UHMWPE-metal (p=:O,042205) y las muestras 

con par implantado UHMWPE-cerámica (p=O,0104061). ver Tabla 144 y 

Tabla 145. 
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Realizando de igual manera el anáhsis estadístico de la Osteohsis frente a la 

Valoración Clín ica de la Movilidad se observan las siguientes diferencias 

significativas (p<O,05) en los pares muestrales de superficie blanda sobre dura, 

al que los result.ados se muestran en la Tabla 148 y Tabla 149, y para el resto 

de pares muestrales no se evidencia diferencias significativas (p>O,05). 

UHMWPE-metal (CoCrMo) S años 
Osteolisls SI NO Tot~1 

1 Movindad S 2 S 7 
2 Movilidad 6 O 13 U 

Total 2 18 20 

po: 0,042205 
ehi cuadrado 4,126984 

ehl ClIadrado critico (p.o,05) 3,841459 
. .. - . 

Tabla 148. NIvel de slgOlficaclon estadlstJca -p en base al estadlstico Chl Cuadrado, al 
quinto año. Movilidad en función de la presencia de Osteolisis para la muestra de 
UH MWPE-metal. 

UHMWPE-Cerámlca (Alúmina) S años 
Osteolisis SI NO Total 

1 Movilidad S 3 6 9 
2 Movilidad 6 O 11 11 

To\a l 3 17 20 

p;; 0,037806 
ehi cuadrado 4,313725 

ehl cuadrado crltko (p:O.051 3,841459 

Tabla 149. Nivel de significaci6n estadística -p en base al estadístico Chi Cuadrado, al 
quin o año. Movilidad en función de la presencia de Osteolisis para la muestra de 
UHMWPE-cerámlca. 
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Realizado de igual manera el análisis es adistico de la Osteolisis frente a la 

Valoración Clinica de la Marcha ambién se observa la siguiente diferencia 

significativa (p<O,05) en la muestra con implantes UHMWPE-metaJ, ver en la 

Tabla 150, Y para el resto de pares muestrales no se evidencia diferena as 

significativas (p>O,05) en todo el horizonte investigado, 

UHMWPE-metal (CoCrMo) S años 

Ostto llSiS SI NO Total 
1 Marcha S 2 5 1 
2 Marcha 6 O 13 13 

Total 2 18 20 

p:; 0,042205 
ch! cuadrado 4,126984 

ehl cuadrado crit ico (p.o,05) 3,841459 

Tabla 1 SO. Nivel de si nificaei6n estadlstica - en base al estadís1ico Chi Cuadrado. a 9 P i 
quin o año. archa en función de la presencia de Osteolisis para la muestra de 
UHMWPE-metal. 

De la misma forma, el análisis estadis 'co de la Osteolisis trente a la Valoración 

de la Migración total o parcial se observan las sigu ientes diferencias 

significativas (p<0,05) en los pares muestra les de superficie blanda sobre dura, 

al que los resul ados se muestran en la Tabia 151 y Tabla 152, y para el resto 

de pares muestrales no se evidencia diferencias significativas (p>O,05) en todo 

el honzonte temporal investigado, 
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UHMWPE..netal (CoCtMo) S ai\os 

Osteolisis SI NO Total 

1 Con M igración 1 O 1 

2 Sin M lf¡rac16n 1 18 19 

Total 2 18 20 

P 0,002084 
ehl cuadrado 9,473684 

ehi cuadrado etit ico (p=O.OSI 3,841459 
, . 

Tabla 151. Nivel de slgmficaclon estadística ,p en base al estadistJco Chi Cuadrado, al 
quinto año. Migración to al o parcial en función de la presencia de Osteo/Isis para la 
mueslra de UHMWPE-melal 

UHMWPEoCer.lmka (Alúmina) 5 ai\os 

Osteolisis SI NO Totat 

1 Con M igrac¡ón 1 O 1 
2 Sin M lf¡rac16n 2 17 19 

Total 3 17 20 

p= 0,014593 
ehl cuadrado 5,964912 

ehi cuadrado etílico (p=O.OS) 3,841459 
, .. . 

Tabla 152_ Nivel de slgmficaclon estadistlca -p en base al estadistJco Chl Cuadrado. al 
qu nlo allo. Mlgrac 6n lolal o parcial en función de la presenc a de Osteo/Is s para la 
muestra ele UHMWPE-cerámica. 

Por otro lado en los casos de apañción de Osteolisis realizamos el estudio 

estadlstloo para cada muestra para medir la relación entre propia Osteo!isis 

frente a la Edad, el Lado In ervenido. el Sexo y la Etiologra y de los resultados 

concluimos que no aparecen diferencias significativas (p>O.05) entre estas 

relaciones y cumplen la Hipótesis Nula de vañables independientes. 
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Resaltar en este apartado el gráfico mosltrado en la Figura 107 donde en 

el honzonte temporal del quinto año vemos los efectos de los casos de 

Osteollscs en porcentaje por par muestral frente a los Valores de significación 

estadísticas encontrados, se resaltan en roj'o la exlstencia de dlferenaas 

significativas (p<O,05) que se centran en los p;ares de superficie blanda sobre 

dura y relacionada tanto con la Migración cotllloidea como con casi todos los 

parámetros de la Valoración CHnica (Dolor. Marc;ha y Movilidad). 

Ca$O~ con O teollls 

S alias SI NO Total 

UHl.c\\,f'( ·m.l~ (C«fMol 10.0% 90.0% lOOp¡¡, 

15,0% 85,0% 100 0% 

5,0% 95,0% lOO 
m i,.". . 5,0% 95,0% 100 0')(, 

% Casos con Osteollsis 

p- lI,w,s DOlO. p- o. 11 MOI/lLlDAD 

Ceramita (Alljmna}Cer amb p= 0.4515 'IAIO<A 

(Al Um tlal. 
p= 0,6M~ DOlo. p= o.~. MOIIIIIOA.O 

Me I (cca.!o)· p= 0.111\ ,,_ 

M~lal(CoCtMo) 
p. 0.0105 DOlO. p" 0.0071 MOI/ IIIOA.O 

UHM'lVI' ·Cer.lmlca (Alúmina) p. 0,9417 .hUICHA p. 0.0146 MJGItAC.o.. 

UHMWPE-metal (Co(IMO) 1 p- o.ooz DOlO. P 0.04U MOI/IlIOA.O 
p. o,ouz .. _ p. o.oou M ltAe 

~ ~ 

0,0% 5,0'lIó 10,0" 15.0" 

Figura 101. Representación grá ca porcentual y Niveles de significaciÓfl estadística al 
quinto año de la Osleolisis en cada par muestral fren e a los Valores Clínicos y la 
Migración. 
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3) Respecto a la esclerosis a.cetabular: 

Las lineas escleróticas acetabulares se recogieron según la zona concreta 

de DeLee y Chamley y los resul ados se muestran a con 'nuaci6n en la 

Tabla 153, Tabla 154, Tabla 155 y Tabla 156. 

UHI¡'IIpr ·n~"I'CcCIMo) Uli t/WPf' n1t'ht l (CoCr\ \o1 UHII'IIP¡· m"'''' (CoCIMo) 
Z 1 lxIerom lX.kroSUr-

~ R:>o:tOx , ::ro 
, _ l ' " _ ~Im>"'r- r- I~ '" ~ 

3 """'" 5"""'" ~'8) R:>dOx '::ro 3,..,. 5,..,. CAlO R:>dOx , :ñ> 3 :ñ>s 5,..,. 

1 I I 111 111 , , , , , 
- l- • • r-I , , 

• 1 1 • " 11 11 ! • 111 

I , 
• • • 

J • • 
lO I ., lO 

11 11 11 

U " u - -u .. 11 11 .. 111 

: - 1 1--- .. - .. 
~ 

ti " .. I .. 11 .. 
11 

, 
" 11 

" I " " : ro- J 1- " 11 ., 
1 " lO 

o I 1 3 o I 2 ~ o I 3 

Tabla 153. Observación de EscIElrosis acetabular en la muestra de paciente con par 
UHMWPE-metal y por las :zonas de DeLee-Chamley correspondientes. 
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UH\fW;':-(fil,.Jfrim t ;\Jumll'\l~ UHM'lI1'f·t:.,a.nc.. (Nü"';~) U'IM·.wf. Corl<M~. ~r¡~1 

EKlet~ is.cb"tKi~ L'd .... ,.1I 
CA,., F'bcIO< 1 ;:ñ:¡ 3"'" 5;:ñ:¡. ~"',.,I PooIO!c I 1;:ñ:¡ 3 """, j ~ ICA,., R:ntOx 1 1 ;/0 3 ñ>o S "," 

1I 111 I I " I 

" u l u 

" uI 1 , ,. , 
" " 

, , .. , '11 111 
" '" 

, , 11 l) 
, 

JI ,. 1 , 
11 ,. , 

, 1l 1 l " 1 
" " 

, , .. , .. 1-
, , 

" 
, 

" 
,.. , , ., , 

" ,,1 1 , 
)l 

" 1 .,¡ I I u 1 
ti .. , 11 11 .. ,11 111 .. 1 .. I 11 .. 
JI lO 

, 
'" 

, 111 
" .. I I .. I 

" > , , 11 >1 
, 

" 
,. I 11 '" 

" .. T .. 
' 1 •• I .. 

o o 1 ~ O O I 6 O O 2 1 

Tabla 154. Observación de EsclEtrOS s acelabular en la muestra de paclenle con par 
UHMWPE·cerámica y por las zonas de DeLee·Chamley correspondientes. 

M""' ICcClM>~M.t,llCcClM"1 M<<.>I ICcClMol·Mo:t¡j(COCr\101 '''ul ICC!Ctt.'IO~M¡UI\COCIMoI 
HdQfO"..t$ (s;dQ:,~ ES;d"f'OflS 

tA$:) F\)!¡IOx 1 -., 3S'<ls 5 0& ~'''' RletOx 1 -., 3 'Oa 5 'Oa ' 1::AIIl F\)!iQI( 1 ~iO 3~ 5 'Oa 

" -
" 

¡-I-

-' ­
' ­
" 

r- -J--- ¡-

. ~ I 

"~---+----~'~--T---~ .. I , 

1' ­
u 

t--+-I~I-

'}----+----~' --;---, 
" I 
I r----+--~' ~'~~I -+--~ 
'" 
\ .r----1-----rI ---+--~ 
" I 
'"1---t----:-1 -+-~ 
.. I 

O ) ) 

., - --
"1-__ -+ ____ +-__ + __ -1 
" .. -

.. 
"~---+----4---~--~ o 
~ .. r­

"I----+----+---+---i ., "1----+-----+---+-----', 
.. 1----+---::--4--::-~-::---: 
. , 11 11 11 ' 1'1-__ -+ ____ +.::11::..1 + ",:,:"-1 
.. " ! "I----+----+---+---i 
"1----+----+--+---;' .. 1----+----+--+---1 
"1----+----+---+ ---1 
\1 -- ¡-
"1----+----+--+---; 
"1----+----;---+---1 
"1----+----+--+ ---; 
"1----+----+---+----: 
"1----+----+--+---;' 
"1----+----+--+---;, 
.. I----+----+--~----::I 
"1----+----+--+---;' 
.,1.--,--'-____ -'-__ _'_-:--', 

O I I ) 

"'I----+----+---+---i 
\1 

"1----+----+--+---1 
"1----+----+--+---1 
"1----+----+--+ ---1 
"I----+----+---+---i 
~I----+----+--+---I 
"1----+----+--+---1 
gl----+----4---~---I 
~I----+----+--+---I 
.. I.--,--L--~-'----'-~-i 

O O I I 

Tabla 155. Observación de ESCIEt(osis acelabular en la muestra de paclenle con par 
Mela" melal y por las zOlnas de Del ee-Chamley correspondien es. 
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CAro ~o. , 
~ 

5 :s'ias fc·ro ~ , ;ño 
3 ""'" 5 ""'" ¡CAro ~ , ;ño 

3 ""'" 
5 :fo~ 

- 1- -ti " ti 111 

• , . / 11 ./ 

• I .. .. 
" I .. .. 
• " .. 
'" I t' .. , , • 11 11 t1 111 .. ., ., ., .. " - - -
'" - 1 1- " - " r--
" - r- 1- " - " , " " :. " I " · " ! '" 
" 1 " ~ 7.1 

" " I .. 
" 

, 
" " · I ., . 

7J .. ' ) ., 1 ., ., 
O O 2 2 O O 1 2 O O 2 

Tabla 166. Observación de EsclEtrosís acelabular en la muestra de paciente con par 
UHMWPE-metal y por las ;zonas Cle DeLee-Chamley correspondientes. 

Efectuado análisis estadistico all año, al tercer año y al quinto año por muestra y 

por el factor de aparición dEt líneas Escleróticas podemos decir que las 

muestras cumplen la Hipótesis INula de variables independientes para todos los 

pares. al no existir en ningún caso diferencias significativas (p>O,Q.S) para el 

estadfstico de la Chi Cuadrado. Los resultados los exponemos a continuación 

en la Tabla 157, Tabla 158, Tabla 159, Tabla 160. Tabla 161, Tabla 162, Tabla 

163, Tabla 164 y Tabla 165. 
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Esclerosis 1 aHo 
ZI SI NO Tota l 

1 UHMWPE-rnctill (CoCtMo) 1 19 20 
2 UHMWPE-<:erámlca (Alúmina) O 20 20 
3 Metal (CoCrMo)-Metal(CoCrllilo) 1 19 20 
4 Cerámica (Alúmlna)-<:erámlca (Alómlna)_ O 20 20 

TOI.,I 2 78 80 

p= 0,561831 
chi cuadrado 2,051282 

chi cuadrado critko (p -O,OSI 7,814728 
- -Tabla 157. Nillel de slgnificaclon estadlstlca -p en base al estadfstlco Chl Cuadrado, al 

primer año por muestra y en función de la presencia de Lineas de Esclerosis en la 
Zona 1. 

esclerosis 1 allo 
ZII SI NO Total 

1 UHMWPE-metal (CoCrMo) 1 19 20 
2 UHMWPE-<:erámlca (Alómlna]1 o 20 20 
3 Metal (CoCtMo)-Metal(CoCrMoJ 1 19 20 
4 Cerámica (AlÚlnlna)-Cer.imka (AlÚMina). O 20 20 

TOI¡¡I 2 78 80 

p= 0,561831 
cm cuadrado 2,051282 

ehl cuadrado critICO (~,OS) 7,814728 
158. Nillel de si nfflcación estadfstlca - en base al estadfstlco Chl Cuadrado. Tabla 9 P al 

primer año por muestra y en función de la presencia de lineas de Esclerosis en la 
Zona 11. 

Esclerosis 1 alío 
ZIII SI NO Total 

1 UHMWPE-metal (CoCrMo) 1 19 20 
2 UHMWPE-Cor.lmic:;J (AIúmina)1 O 20 20 
3 Metal (CoCtMo)·Metal(CoCrllllo) O 20 20 
4 Cerámica (Alúmlna)-Cerámlca (AlÚMina). O 20 20 

Total 1 79 80 

p= 0,385807 
chl cuadrado 3,o3797S 

ehl cu;ldrado critico (p:O,OS) 7,814728 
, , 

Tabla 159. NIVel de slgOlficac1ón estadlstlca -p en base al estadlstlco Chl Cuadrado. al 
primer año por muestra y en funGión de la presencia de lineas de Esclerosis en la 
Zona 11 1. 
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Esclerosls 3 años 

Z I SI NO Tota l 

1 UHMWPE-rnetal (CoCrMol 2 18 20 
2 UHMWPE-Cerámica (Ahimlnal 2 18 20 
3 Metal (CoCrMo}-MetaI{CoCrMojl 2 18 20 
<1 CAlrámía (AJúminal·CAlrámla (Alúmlnal . 2 18 20 

Total 8 72 80 

p= 1,000000 
chl cuadrado 0,000000 

chl euadr.1do criticO (¡>=O,OS) 7,814728 
· , , . 

Tabla 160. NIVel de significaCión estadlstlca -p en base al estadlstlco Chl Cuadrado, al 
tercer afio por muestra y en función de la presencia de Lineas de Esclerosis en Zona 1. 

Esclerosis 3 a flos 

2 11 SI NO Total 

1 UHMWPE-metal (CoCrMo) 2 18 20 
2 UHMWPE-CerámiGa (Alúmina' 1 19 20 
3 Metal (CoCrMoJ·Metal(CoCr Moll 1 19 20 
4 Cerámia (Alúmina)·Cer.lmica (AJúmina). 1 1.9 20 

Total 5 75 80 

p= 0,887217 
chl cuadrado 0,640000 

ehl cuadrado critico IP=O,051 7,814728 
· . . 

Tabla 161 . NIVel de significación estadlstlca -p en base al estadlstlco Chl Cuadrado. al 
tercer afio por muestra y en función de la presencia de Lineas de Esclerosis en Zona 11. 

esclerosis 3 a lIos 

Z III SI NO Tota l 

1 UHMWPE~tal (CoerMo) 3 17 20 
2 UHMWPE-CerámiGa (Alúmina' 2 18 20 
3 M etal (CoCrMo)·M etal(CoCrMoll 1 19 20 
4 C~rámlca (AlúmINl)-Cerámlc:a (AJúmlna). 2 18 20 

Total 8 72 80 

p: 0,774393 
eh! cuadrado 1,111111 

chl cuadrado critico (p=O,051 7,814728 

· . . 
Tabla 162. NIVel de significación estadlstlca -p en base al estadlstlco Chl Cuadrado, al 
tercer año por muestra y en función de la presencia de LIneas de Esclerosis en Zona 
111 . 



boderosi, 5 .. ñ05 
ZI SI NO Tot.l l 

1 UHMWPE-m~12I1 (CoCrMol 3 17 20 
2 UHMWPE·~r:6mica (Alúmina) S 15 20 
3 Metal (CoCrMo)-Mel2ll(CoCtMO)1 3 17 20 
4 Cer.imía (AJúmina)·Cer.imia (Alúmina). 2 18 20 

Tota l 13 67 80 

p= 0,626949 
chi cuadrado 1,745121 

chl cuadrado crlIJCO 1p-0.05) 7.814728 . . 
Tabla 163. NIVel de significación estadl stlca ·p en base al estadlstlco Chl Cuadrado. al 
qu nlo allo por muestra y en tunc; 6n de la presencia de Lineas de Esclero sis en la 
Zona I 

Esclerosis 5 ailos 
ZII SI NO TOI~ I 

1 UH MWPE·motoa! (CoCrMo) 4 16 20 
2 UHMWPE·Cerámica (Alúmina) 6 14 20 
3 Metol (CoCtMol·Melóll(CoCrMo) 2 18 20 
4 Cer~ca (AJúmlnaKerámlca (Alúmln~). 2 18 20 

TOI;>I 14 66 80 

p= 0.282780 
e hl cuadrado 3,809524 

chl tu.1dr;>do <;tIlico (p...o.OS) 7,814728 

bla 164. Nivel de si nificación e stadfstica • en base al estadfstico Chl Cuadra Ta g p do, al 
quinto año por muestra y en func;i6n de la presenCia de Líneas de Esclerosis en la 
Zona 11 

Esc.lerosis S años 
ZIII SI NO Total 

1 UHMWPE·metal (CoCtMO) 4 16 20 
2 UHMWPE-Cerámka (Alúmina) 3 17 20 
3 Metal (C.oCrMo~et3l(CoCtMo'l 1 19 20 
4 c.er:6miea (AJúminaK;er:6miea (IIJÚmina). 2 18 20 

Tota l 10 70 80 

p" 0,515263 
ehl CUlldr, do 2,285714 

ch. cuadrado crltko lD.Q.~) 7.814728 
. . . 

Tabla 165. NIVel de significación estadlstlca ·p en base al estadlstlco Chl Cuadrado. al 
quirlto año por muestra y en func ión de la presencia de Lineas de Esclerosis en la 
Zona 11 1. 

426 



" . 

?i ... 
~ 

;;! 

r; 

I ~ I ~ ,. 
i I ~ 

1I 

.2-

I 'e 

11 
o o 

; ; 
~ ~ 

~ ~ 

c: c: 
~ 

... 
~ 

~ ¡ ~. 
~ 1 -¡; 

J 

lo ~ 

1; ¡,. 

~ 

~ ¡¡; 

¡;; -o 

§' I ~ 
~ i 11-

.. " 
1= ¡. ji. 

" 1.2-

f lf i D 

I~ ¡¡ 

ií l-
It. 

10 ~: -o ~ 

- S> ¡,. 
¡ji ~ 

á ;;¡j ~ ¡¡; 

~ 

" ~ I!; ¡;; ~ 

~~ ~ 

~~ ~ 

lE c: 
'" ~ ;: 

~ ~ 1 ,1 1 .. i '"' 
~ !t 
I.! 

,.. iIt lE c: 

Il ª- ;¡ ! If i ;t 
;¡ 1;' l li .2- .... 
E: J t i i ~ i ~ 

:: 
i!. It 

D A 
i! 

¡;¡ ~ o:. 

o - IQ i -o -lo -le i 
i ; " ; ;.. p yo ... ¡ji li li 

~ ¡¡; s ~ ~ ¡¡; ~ t; 6 

.... 
¡;; ¡;; .. 

~ 
I!; ~ ~ ~ ¡;; ~ 

~ 

.. 
~ 
~ 
~ ... 
" " .... 
~ 

-• c: 

'"' ~ ... ... 
ii 
.J 
~ • ¡; 
J 

~ 

Figura 108. Apanci6n de Casos con Esclerosis acetabular en el prvner año para cada mueslra. 

427 



'i? í i i - -
¡j' ,. 

i -e ~ ó1I 
~ i i ~ ~ i ~ i -r t lí JL 
D .i. 
j 

;; I¡ 
¡¡¡: 

~ 1 i ~ 

~ j 
Ir 

i i J i 
~ ~ i !t 

t -li I.l lí " JL 
D .i. 
~ 
§' 

;; ¡ 
lit. 

w 
~ ---... !<:! ... ---- !<:! 

:;! 

ji; ~ i i 1-~ 
ji; i ji; ji; ¿o 
~ ~ lii 

;:j to 10 - - ~ .. - ;:j to to to - ,. .. o - -
:; ~ ~ ~ ~ ~ Sé 

. 
l!!: ~ ~ ~ ~ 2-

- - '- - '-

f( 
." 

¡;. ".. 

.... ;: 

~ 
,~ 

" ..... ~ .. - 1;\ 
¡:. 

! <;' .. 
~ 

~ ~ ~ ~ ~~ 
" 

... 
Il ~ ~ . 

e 

-¡¡: '" 
á ~ 

" .l ~ 
" ~ 11 
" -¡;; e 

~ -¡¡: 
.! 

.i/; 

~ ~ ~ ~ ~~ 
Figura 109. Apanci6n de Casos con Esclerosis ace abular en el tercer año para cada muestra 

4128 



~ ~ ! I ~ -J ~ s s 
e ~ ~ ;¡¡ I! . ~ 

p ~ !o 
~~cg _ ~ 

! I 1 i I ~ 
~e 

~ i ... 
~ --- .. !a t 

ji yo s;: }I 
~ ~ ~ ~ 

lit 

('S -- - - '" .. ... ~ .. o 

a s s s s ª 
e 
:! 

-rl 

~ 

1!!' 

~ 
TI .. 
'" 

~ 
~ .. • 
!l. 
n 
't 
~ 

~ 

;, 
ri 

~ 

~~ ~ r-
~ ~i 

¡ ~ I! ~ aL 
~po-;:¡ .... ti J. i 1= 

~ Is i 

~ ,1 
- .... .... '" .. '" -

;; I~ lS }I 
'" ~ ~ ~ ~ 

g: -- \: - '" .. .. '" o 

I!l S S S s a 
1:. 

<= 
T 

>.: 

"" .. 
1 
>'\ 
<> 
" >! 

~ ~ 
... 
~ 
.~ 
;3 

"¡; 

; 
e 

~ ~ 

¡¡' ,.. 
a 
:l-

~ ~ ~ I ~ -t ít s s 
c~;a;a 
~ .. ~ ~ 
ii'~.!: SF ;C' e .... 
~I~~ ~ i - 1 - lO - ... 
~s 

~ 
!-... 

... 
t:: .... -'" - !a ~. 

ji r:: 1:= r:: 
~ ~ ~ ~ " 

'" ---- '" ~ .. ~ '" ~ o 

ti S S S s a 
1:. 

~~ ~ 

~~ ~ 

'" 
~ 

Figura 110. Apar1Clón de Casos con Esclerosis aoe aburar en el q nlO arlo para cada muestra 

429 



También vemos la distribución porcentual de aparición de casos de Lineas 

Escleró ocas y por Zonas en función del horizonte temporal investigado en la 

Figura 108, Figura 109 y 

Figura 110 de arriba_ 

y es in teresante resaltar la evolución en el hoñzonte temporal de la esclerosis 

aceta bu lar por zonas y por muestras de par implantado que se refleja también 

en la Figura 108, Figura 109 Y 

Figura 110_ 

Asi el primer ano vemos como en los pares de polie ileno frente a los de 

superficie dura no mantienen diferencias en casos y porcentuales por zonas 

frente al horizonte de los cinco aí\os en donde se manifiestan una clara 

diferencia entre los casos muestrales con implantes de superficie blanda sobre 

dura frente a los de superficie dura sobre dura. en estos úl -mos se da una 

menor aparición de lineas escleróticas en todas las zonas. 

En el análisis estadis ico duran e todo el horizon e temporal de la Esclerosis en 

el acetábulo frente a la ValoraCIón Clínica del Dolor, los resultados muestran 

diferencias significativas (p<O,OS) en la muestra UHMWPE·metal y UHMWPE­

cerámica y no para el resto de pares muestrales, ver los resultados en Tabla 

166 y Tabla 167. 
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UHMWPE-metlll (CoCrMo) S alias 

Total Esclerosis SI NO Total 

1 Dolor S S 2 7 
2 Indoloro 6 1 12 13 

Tota l 6 14 20 

p- 0,003010 
eh cu.adrado 8,801675 

ehi cuadrado O'itico (p:(),OSI 3,841459 
. . 

Tabla 166. Nivel de significación estadlstica -p en base aJ estadfstlco Chl Cuadrado, al 
quinto aíío. Dolor en función de la presencia de Esclerosis para la muestra de par 
UH MWPE-metal. 

UHMWPE-Cerámica (Alúmina) S años 

Total Esclerosis SI NO Total 

1 0010r5 2 S 7 
2 Indoloro 6 10 3 13 

TOla I 12 8 20 

p= 0,035266 
e hi cuadrado 4,432234 

ch. cuadrado ctltlco (p:O,OS) 3,841459 

Tabla 167. N ivel de si nificaci6n estadística - en base a l estadístico Chi CuadradO. a 9 P I 
quin o aíío. Dolor en función de la presencia de Esclerosis para la muestra de par 
UHMWPE·cerámica. 

También se observa diferencia significativa (p<O,05) para la Esclerosis 

acetabular frente a la Valoración Clinlca de Movilidad durante el tercer afio 

para la muestra con par UHMWPE-cerámlca Implantado, ver resultado en la 

Tabla 168. Para el resto de pares muestrales podemos ver que cumplen la 

Hipó esis Nula de variables independientes para todos los pares y en todo el 

horizonte emporal, al no exis 'r en ningún caso diferencias significativas 

(p>O,05) para el estadístioo de la Chl Cuadrado. 
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UHMWPE-Cerámlca (AlÚmina) 3 alias 
SI NO Total 

1 Movll dad 5 4 5 9 
2 Movilidad 6 O 11 11 

Tota l 4 16 20 

p- 0,013433 
eh cu,adrado 6,111111 

ehi cuadrado critico (p=O,OSI 3,841459 

Tabla 168. Nivel de significación eSladlstlca 'p en base al estadlslico ehl Cuadrado, al 
tercer año. oVl.lidad en función de la presencia de Esclerosis para la muestra de par 
UHMWPE-cerámica. 

En el análisis estadlstlco durante todo el horizonte temporal de la Esclerosis 

cotiloidea frente a la Valoración Cllníca de la Marcha, los resul tados muestran 

diferencias significativas (p<O,OS) en la muestra UHMWPE-metal y UHMWPE-

cerámica a los cinco años y a los tres años para la muestra UHMWPE-me al y 

no para el resto de pares muestrales, ver los resul ados en Tabla 169, Tabla 

170 Y Tabla 171. 

UHMWPE-metal (CoCrMo) 3 alias 
Total Esclerosis SI NO Total 

1 Marcha 5 O 10 10 
2 Marchll6 4 6 10 

Tota l 4 16 20 

p::: 0,025347 
eh cU<ldrado 5,000000 

ehl cuadrado critico (p=O,OS) 3,841459 
.. . 

Tabla 169. Nivel de slgntficaclon estadlstlca .p en base al estadlstlco Chl Cuadrado. al 
tercer año. Marcha en función de la presencia de Esclerosis para la muestra de par 
UHMWPE-metal 
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UHMWPE-metal (eoerMo) s años 
Total Esclerosis SI NO Total 

1 Marcha S O 7 7 

2 Marcha 6 6 7 13 
Total 6 14 20 

p= 0,031686 
ehi cuadrado 4,615385 

eh, cuadrado critieo{p-O.051 3,841459 

Tabla 170. Nivel de slgnificacl6n estadlstica -p en base al estadlstlco Chl Cuadrado, al 
quinto año. Mard'la en funcí6n de la presencia de Esclerosis para la muestra de par 
UHMWPE-metal 

UHMWPE-eer~mlC8 (Alúmina) 5 31\0$ 

Total Escl~rosis SI NO Total 

1 Marcha S 7 O 7 

2 Marcha 6 5 8 13 
Tota l 12 8 20 

p= 0,007374 
ehi cuadrado 7,179487 

ch, cuadrado critico (p-O.051 3,841459 

Tabla 171 . Nivel de sic nlflcac16n estadlstlca - en base al estadlsUco Chl Cuadrado, g p al 
quinto año. Mard'la en funcIÓn de la presencia de Esclerosis para la muestra de par 
UHMWPE-cerámica. 

No se nos mostró relación es adisticamente significativa (p>O,OS) con la 

Edad, el Sexo o el l ado Intervenido respecto a las lineas escleróticas, tampoco 

relación estadistica significativa entre la presencia de la Esclerosis del cotilo y la 

Migración total o parcial del cotilo, así como entre la presenCIa de líneas de 
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esclerosis y las diferentes etiologias ni en ruan o a la relación entre Esclerosis 

aceta bu lar y Osteolisis. 

Para este apartado Queremos resaltar e·1 gráfico mostrado en la Figura 

111 donde en el horizonte temporal del Quintc) año vemos los efectos de los 

casos con Ifneas Escleróticas en porcentaje por par muestral frente a los 

Valores de significación estadlstica s encontrados, se resaltan en rojo la 

existencia de diferencias significativas (p<O,05) que se centran en los pares de 

superficie blanda sobre dura y relacionada con los paráme ros de la Valoración 

Clínica (Dolor y Marcha). 

Case» con l.scJt:f-o:z 
Saftos 51 NO folol 

.. w"' • • f <Mtut {t,.(.(lw.f l3 70" 1001( - 40" 1001( 

U" 7S" IO()K 

C. ...... fNu. ...... . .. ~ 75" 1001( 

% Casos con Esclerosis 

Figura 111. Representación gráfica porcentual y Nive·les de significación estadistica al 
quinto allo de la Escleros s acetabular n cada par muestral frente a los Valores 
Clínicos y la Migración 
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4.2.3 RESUL TAOOS DEL MÉTODO DE VALORACiÓN 
GAMMAGRÁFICA. 

De la recopilación de datos muestrales por gammagrafia de los 

historiales clínicos, obtenemos la información indicada en las tablas de debajo 

donde se exponen la Hipercaptación acetabular con H y la Captación 

Normalizada con N, ver Tabla 172, Tabla 173, Tabla 174 y Tabla 175. 

UHMWPE- met'" (CoCrMo) 

14 - Hi!>ercaptaciól"l; N - CaPl ación normal i2ada . 

CASO F>OBtOx 1 a'lO 3 a'los 5 Sf'\oe 

1 H N N N 

2 H N N N 

3 H N N N 

4 H H H H 

5 N N N N 

6 H H H H 

I H N N N 

8 N N N N 

9 H N N N 

10 H H H H 
1J. N H H H 
1 2 N N N N 

13 N N N N 
14 H H H H 
1!; N N N N 

6 N N N N 

17 N N N N 
18 N N N N 

19 H H H H 
20 H N N N 

Tabla 172 Resu ados <'e Gammagrarias de acetábulo para la muestra C()(I par 
UHWMPE·melal. 
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CASO 
21 
22 
23 
24 
2!> 

26 
2 1 
28 
29 
30 
31 
32 
33 
34 

!> 

36 
3 1 

R 

39 
40 

Tabla 1 73 Resu 

CASO 
41 
42 
43 
4 4 
1\5 
4G 
4 7 

48 
4q 

50 
!.1 

7 

50~ 

5" 
!.~ 

56 
7 

!.8 
!.9 
60 

U H MWPI-· Cor;\mlc;" (Alúmln,,) 

H- H l p crc;" p t"c;lón; N - C"pt "clón no"""U7"d" . 
Po..tQx 1 .:ño 3 d\o!:: 

N N H 

N N N 

H H H 

N N H 

N H H 

H N N 
H N N 

N N N 

N N N 

N N H 

N H H 

N N N 

H N N 

H H H 

N N N 

N N N 

N N N 

N N N 

H H H 

H N N 

ados de Gamma rafias de acetábulo 9 
UIHWMPE·cerámica. 

M ot:>1 (CoCorMo)- M l" I(CoCrMo) 

5 d\o!:: 
H 

N 

H 

H 

H 

N 
N 

N 

N 
H 

H 

N 

N 

H 

N 

N 

N 

N 

H 

N 

p ara la muestra 

H- Hlp9r<:;HIt" c IÓn · N - C'H>t" c IÓ n norrn;¡ 1I7"d" . 
P ostOx I ano 3 anos 5 anos 

N N N N 

H H N N 

N N N N 
N N N N 
N N N N 
H H H N 

H H N N 

N N N N 

H N N N 

N N N N 

N N N N 
H N N N 

N N N N 

N N N N 

H N H H 

N N N N 

N N N N 

N N N N 

N N N N 

N N N N 

con par 

Tabla 174. Resultados de Gamma!9rafTas de acetábulo para la muestra con par Metal· 
metal. 
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C('r;i m lc: .. (AIÚmln .. )-Cgr;iml .. (AIÚmln.. ) 
H= Hiperc:apl:Jción; N = C.:Jpt;¡ción norm3Iiz..:Id:J . 

CASO PoaOx 1 <JI'Q 3 a"Ios 5 a'Iot; 

b l H N N N 

2 N N N N 

3 N N N N 

4 N N N N 

S N N N N 
6 N N N N 

7 N N N N 

8 N N N N 

9 N N N N 

70 H N N H 

71 N N N N 

72 H N N N 

73 N N N N 

74 N N N N 

I~ H N N N 

76 N N N N 

77 N N N N 

18 N N N N 

79 N N N N 

80 N N N N 

Tabla 175. Resultados de Gammagratias de acetábulo para la muestra con par 
Cerámica-cerámica. 

En la valoración de aparición de casos de Hipercaptación debemos ser 

prudentes pues esta puede permanecer durante un horizonte mayor a los cinco 

años si que tenga que estar asociada a un efecto d inico anormal 

Pero valorando la apariciÓn de esta a los largo del horizonte temporal de los 

cinco años vemos como efectivamente se produce una disminución relativa 

porcentualmente hablando de casos comparando las muestras con implantes 

de superfiCie blanda sobre dura con los Implantados con pares de friCCIón dura. 

Asf la proporción de Hipercaptadón al quinto año en estos es del orden de 6 a 8 

veces menor, tal como se reneja en la Tabla 176. 
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PostQ¡c 1 a 1'10 3 a 1'1 es Salios 

HIPERCAPTACIÓN SI " SI " SI " SI " UHMWPE·mctal (CoCrMo) 11 55% 6 30% 6 30% 6 303' 

UHMWPE-Cerámlca (AI6mlna) 7 35% S 25% 8 40% 8 4Ol' 
Metal (CoCrMo)·Metal(CoCrMo) 6 30% 3 1S% 2 10% 1 S% 
eerimlal (Ahl mlna)-Ce'*nlca (Alúmina). 4 20% O 0% O 0% 1 5% 

Total 28 14 16 16 

Tabla 176. Presencia de casos con Hipercaplaclón por muestra. 

Efectuado análisis estadístico al tercer año y al quinto año para cada 

muestra en relación a la existencia de Hipercaptación o Captación 

Normalizada, cuyos resultados podemos ver en la Tabla 177 y Tabla 178. 

Podemos observar que no se cumplen la Hipótesis Nula de variables 

independientes al existir diferencias significativas (p<O,OS) para el 

estadistico de la Chi Cuadrado. 

3 alles 
H. Hipo,Cilp,odolooo: H . c.ptMión .......... aos.. H N Total 

1 UHMWPE· m c:ta l (CoCrMo) 6 14 20 

2 UHMWPE·Ce rimica (Alúmina) 8 12 20 

3 Metal (CoCrMo)·Meta~ CoCrMo) 2 18 20 

4 Cerámica (Alúmina}-Cerámica (Alúmina) O 20 20 

To ta l 16 64 80 

p;; O,OOS853 
ellI cuadrado 12.500000 

elti cuadrado critico (p=OPSJ 7,814728 

Tabla 177. Nivel de significación estadística -p en base al estadístico ehi Cuadrado. al 
tercer ano por muestra y en función de la presenCié! de Hipercaplaclón. 
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Salios 

H· H1P*,ap.-., H - c.,..-. ....... "'. _ . H N Total 

1 UHMWPE-melal (CoCrMo) 6 14 20 

2 UHMWPE·C~r.tmica (Alúmina) 8 12 20 

3 Metal (CoCrMo)·MetaI(CoCrMo) 1 19 20 
4 Cerámica (Al6mlna)-Cerámlca (Alúmina) 1 19 20 

TOI.,t 16 64 80 

p- 0,007824 
eN cuadrado 11.87S000 

CN cuadrado critico (p. O,OS) 7.814728 

Tabla 178. Nivel de significación estadística -p en base al estadístico Chi Cuadraoo, al 
quinto ano por muestra yen función de la presencia de HiperC<lptación. 

Del estudio esladls 'co de la Hipercaptaci6n frente a la Valoraci6n Cllnica 

de la Marcha no aparecen diferencias significativas (p>O, 05) sin embargo 

respecto a la MOvilidad y el Dolor si que se dan, mostrando a continuación estos 

resultados de diferencias significativas (p<0.05) ya que no cumplen la Hipótesis 

Nula de variables independientes en todo el horizonte temporal para el 

estadístico de la Chi Cuadrado. 

Asf para el caso de la Valoraci6n Cllnica del Dolor frente a la Hipercaptaci6n 

acetabular estas diferencias significativas se exponen en la Tabla 179. Tabla 

180, Tabla 181 y Tabla 162 
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UHMWPE-metal (CoCrMo) 3 aftos 

HIPERCAPTACIÓN SI NO Total 
Oolor S 5 2 7 

Indoloro 6 1 12 13 

Total 6 14 20 

p- 0,003010 
chl cuadrado 8,801675 

di; c;uadrado critiCo (p=0,051 3,841459 

Tabla 179. Nivel de si nlficación estadrstlca - en base al estadistlco Chl Cuadrado 9 P • al 
tercer año. Dolor en función de la presencia de Hlpercaplacl6n aceta bu lar para la 
muestra de par UHMWPE-metal 

UHMWPE-met al (CoerMo) 5 años 
HIPE RCAS>TACIÓN SI NO Total 

Oolor S 5 2 7 
Indoloro 6 1 12 13 

TO! I 6 14 20 

p= 0,003010 
chi cuadrado 8,801675 

ehl cuadrado ClÍtKO (p,.(),05) 3,841459 

Tabl3 180. Nivel de significación e!>ladíst lea -p en base al estadístico Chl Cuadrado, al 
quinto año. Dolor en función de la presencia de Hipercaptación acetabular para la 
muestra de par UHMWPE-metal 

UHMWPE·Cemmka (Alúmina) 3 aftos 

HIPE RCAPTACIÓN SI NO Total 

Oolor 5 5 2 7 
Indoloro 6 3 10 13 

Total 8 12 20 

p- 0,035266 
ehl C'Uadrado 4,432234 

di; cuadrado cri tico (p=0,05) 3,841459 . .. 
Tabla 181 . Nivel de slgnlficaclon e!>ladrstlea -p en base al estadlstlco Chl Cuadrado, al 
lercer al\o. Dolor en función de la presencia de Hlpereaplaclón acelabular para la 
muestra de par UHMWPE-oerámlca. 
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UHMWPE-Ceramica (Alúmina) S años 

HIPE RCAPTACIÓN SI NO Total 

Oolor S S 2 7 
Indoloro 6 3 10 13 

Total 8 12 20 

p" 0,035266 
eh! cuadrado 4,432234 

ehl cuadrado enl Jeo (p=O,OS) 3,841459 
.. . 

Tabla 182. Nivel de significa clan estadlstlC8 .p en base al estac:lIstlco Chl Cuadrado. al 
quInto año. Dolor en función de la presencia de Hlpercaptaci6n acetabular para la 
muestra de par UHMWPE·cerám ca. 

Por otro lado en el caso de la Valoración Clinica de la Movilidad frente a la 

Hipercaptación acetabular estas diferencias sign° ca ivas se exponen en la 

Tabla 183, Tabla 184 y Tabla 185. 

UHMWPE-metal (CoerMo) 1 al'lo 

Si. Hipercaplación SI NO Total 

Movilidad 5 6 7 13 

Movilidad 6 O 7 7 

Total 6 14 20 

p- 0,031686 
ehl eu drado 4,615385 

ehi cuadrado critico (p=O,OS) 3,841459 . 
Tabla 183. Nivel de slgnlficaclon esladistlca -p en base al estadislico Chi Cuadrado, al 
primer allo. o IIdad en funclón de la presencia de Hlpercaptac ón acetabular para la 
muestra de par UHMWPE·metal. 
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UHMWPE-metal (CoCrMo) 3 años 

SI=HlperC3Pt3clón SI NO Total 

MO\lOldad S 6 S 11 

MO\lOldad 6 O 9 9 
Total 6 14 20 

p= 0,008092 
ehl cuadrado 7,OL2987 

ehl cuadrJdo Cnt lco (p=O,OS) 3,841459 
-Tabla 184. Nivel de significación estadlstlca -p efI base al estadls\ico Chl Cuadrado. al 

tercer aJio. Movilidad en función de la presencia de Hlpercaptación acetabular para la 
muestra de par UHMWPE-metal. 

UHMWPE-met al (CoCrMo) S años 

SI=HlperC3Pt3clón SI NO Total 

MO\lilldad 5 5 2 7 
MO\li lidad 6 1 12 13 

Total 6 14 20 

p= 0,003010 
chi cuadrado 8,801675 

ehl cuadrado cnt lco (p=O,OS) 3,841459 . . . -T cblól 185. Nivel de slgOlficaclón estadlstlca -p en base al estadlStiCo Chl Cuadrado. al 
quinto afio. Movilidad en función de la presencia de Hipercaptación acetabular para la 
muestra de par UHMWPE-metal. 

Podemos observar para la Osteollsls frente a la Hlpercaptacl6n 

acetabular se cumplen la Hipótesis Nula de variables independientes al no 

existir diferencias significativas (p>O,05) para el estadis ieo de la e hi Cuadrado 
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para casi todos los casos en el hoñzonte temporal inves -gado, con las 

excepciones de la muestra UHMWPE-metal dlurante el quinto ano (p<O,05), 

Podemos ver el resultado en la Tabla 186. 

Utl MWPE-tnet ll (CoCrMol 5 aftos 

Osteolisis SI NO Total 

1 HJpercaptación 2 4 6 
2 Capt ación Normalizada O 14 14 

Total 2 18 20 

p= 0,022780 
ehi CUild",do S.18S18S 

cM cu:ldr:ldo cr ltoco (p=O.OS J 3,fl;2 14S9 

Tabla 186. Nivel de significación estadlstica -p en base al estadistlco Chi Cuadrado, al 
quinto año por muestra con par UHMWPE-metal y en función de la presencia de 
Hipercaptaci6n aceta bu lar y Osteolisis. 

Por lo demás no se nos mostró relación estadlsticamente significativa 

con la Edad, el Sexo o el Lado Intervenido respecto a la presencia de 

Hipercaptación, tampoco se muestra diferencias estadisticas significativas 

(p>O,05) entre la Hipercaptación cotiloldea y la Migración del cablo, o frente a la 

apanción de líneas esder6bcas, así como entre la presencia de Hlpercaptación 

y las diferentes etiologias. 
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Para este apartado queremos resaltar el gráfico mostrado en la Figura 112 

donde en el horizonte temporal del quinto año vemos los efectos de los casos 

con Hipercaptación acetabular en porcentaje por par muestral frente a los 

Valores de Slgnificaaón estadísticas encontrados. se resaltan en rojo la 

existencia de diferencias significativas (p<O.05) que se centran en los pares de 

superficie blanda sobre dura y reladonada con los parámetros de la Valoración 

Clfnica (Dolor y Movilidad) as! como la relación con la Osteolisis para el par 

muestral UHMWPE-metal. 

Casos con HIP5\CAPTAClÓN 

SI NO Total 

~ ~ lO~ 

4O'K - 10~ 

S% 95'!' 100% 
S% 95'!' 10~ 

% Casos con Hipercaptación 

Ccr;\miQ IA¡jml1a)(Alr. mb 
IAlúmÍ18). 

Metl I ICoCrMol-M~CoCrMo) 

UHMWPE-Cet"<imlt.l (AlIlm nal 

UHMWPE-MetaIICoCfMOI 

p. 0.666 DOLOR p" o.~.lIl MOYIUO.IoD 

p" o,sS16 V. IIOIA p" o.lIm orn:oUSIS 

p= 0.666 DOLOR p= ~ I1n MO\'UW> 
ps o,SOlll .. OtO.. ps KI3'J .... , OI ~n 

p= 0.1253 DOlOR p= o. 19'10 MO'.....­

P 0.4433 V. IIOIA po ~5 OSltOUSIS 

p: 0.0030 DOLOR ps Q,(lBO 'IU6AO 

ps o.91RS v.AOIA ps <\,QZ2I osnoUSIS 

Flgur., 112. Representación gráfica porcentual y Niveles de signifiCaCiÓn estadístiCa al 
quinto ano de la H-percap ación ace abular en cada par muestral fren e a los Valores 
CUnlcos y la Osteo isis_ 



y el gráfico de la Figura 113 donde podemos ver la evolución del 

número de casos con Hipercaptación cotiloidea en cada peñodo 

investigado y por par muestral implantado. En es a se observa la 

evolución n89ativa de la presencia en Hipercaptación ace abular en los 

casos de pares fricaonales de superficie dura. 

Ni CASOS CON HIPERCAPTACIÓN PostQx 1 año 3 años Saños 
11 6 6 6 
7 S 8 8 

Met.11 CoCrMo)-Metal{CoCrMoj 6 3 Z 1 

Ce mica (AIúmltlllj<.er mica (A1ómlnaj. 4 O O 1 

Total 28 14 16 16 

12 

10 

8 +----\;-------j .. --.-

~ UHM VPE-m tal 
rCoQMo) 

4 

2 

PostOx laño 3años S años 

~ UHM VPE-Cerárrica 
(A1...,in ) 

Metal (CoOMO)­
Metal(CoCrMo) 

~CcrárriCil (A\imna) 
CeráMCiI rAllmna). 

Figura 113. Curva de {a evolución del número de casos de Hipercaptación 00 -Ioidea 
según horizonte temporal Investigado y para cada tipo de muestra. 



5 DISCUSiÓN 

Con el presente estudio damos un enfoque original a las invest igaa ones 

de desgaste publicadas, puesto que en forma paralela comparamos resultados 

técnicos experimentales de desgaste de pares tipo friccionales de uso común 

en la práctica cHnica del Centro Hospitalario Universitario Insular Matemo 

Infan '1 de Gran Canaria (CHUIMI) con muestras reales de pacientes 

intervenidos en dicho centro con seguimiento dinico de S años para establecer 

correlaciones entre ambos estudios clinico y técnico de los cuatros pares 

fricciona les más demandados e implantados en la práctica de la 

Traumatológica y Cirugía Ortopédica local y mundial: 

- Polietileno (UHMWPE) -metal (CoCrMo), 

- POlietileno (UHMWPE)- Cerámica (Alúmina), 

- Me al (CoCrMo) - Me al (CoCrMo). 

- Cerámica (Alúmina)- Cerámica (Alúmina). 

Nuestro estudio es particularmen e interesante puesto que compara en 

idén 'cas condiciones de carga , distancia y forma del recorrido , lubricación y 

emperatura los cuatro pares friccionales tipo, lo cual se presenta de forma 

poco común en la bibliografia cien ifíca de la rama, siendo de esta manera 
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extraible condusiones sobre el desgaste volumétrico o factores de desgaste 

que de otro modo estarian distorsionados al tener que ponderar las variables o 

parámetros que han exJstldo o diferenciado cada Investigación. 

También es de resaltar que con este tipo de tesis doctorales que buscan 

conjugar el ámbito tecnológico con el cllnico ofrecen infinitas posibilidades de 

desarrollo dentro del entomo investigador universitario local, en linea con lo que 

se esta elaborando a nivel intemacional y que permiten aprovechar las sinerg'as 

de ambos campos. 

Como definimos, el objetivo de la tesis es valorar los efectos ocasionados 

por el desgaste de los materiales empleados en los pares de fricción de las 

prótesis totales de cadera y sus consecuencias sobre la calidad de vida, en 

especial los parámetros de dolor, movilidad y marcha, y que pueden afectar a la 

longevidad de los implantes protésicos, en particular los primarios. 

Sabemos que los desgas es obtenidos con simuladores es una 

aproximación a la realidad de lo que orurre oon cada par fricción y por lo tanto 

permiten comparar el resultado obtenido in vitro con la experiencia clínica yasí 

llegar a conclusiones que de otro modo no serían pOSible salvo con la limitación 

muestral que dan los estudios oon prótesis explantadas3i>'. Y es que los 

estudios de desgaste in vitro como los desarrollados en parte de esta tesis, 

permiten evaluar el comportamiento frente al desgaste de la prótesis de cadera 

total, controlando los parámetros deseados e importantes en la investigación 

Evidentemente estos resultados in vitro son ademas obje o de comparación 

cl inica verfficando su validez. 
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Hay evidencia de que el debris del desgas e de esta combinación puede 

llevar a un eventual fallo de la prótesis. Sin embargo cuando exis en altos 

volúmenes aSIstenciales de los cirujanos y de los hospitales se da VInculación 

con menores riesgos de reVIsión 186.zo.t.223, es decir, cirujanos con mucha 

experiencia tienden a comunicar tasas de re\IÍsión muy bajas, 

independientemente de la elección del implante. De cua lquier manera, la 

posibi lidad de mayor riesgo de complicaciones o fracasos, de cualquier tipo de 

revestimiento usado en el par fricción, como consecuencia de alineación 

aceta bu lar inapropiada o choque del cuello femoral sirve oomo recordatorio de 

que las mejoras de las características de desgaste, tambIén en cualquier bpo de 

par fncción elegIdo, no son un sustlMO de una técnica quirurglca sóllda'ac. 

Ahora bien, es aceptado que el debris del desgaste generado en la superficie 

articular protéslca entra en el tejido periprotésico donde se dispara un 

mecanismo de defensa en la célu las del hueso. El resultado final es la resorción 

ósea osteoclastica, que lleva a la osteolisis y al a lojamiento de final de la 

prótesis2118.378.m . Pero no sólo es importante el volumen de las particulas de 

desgaste, de mayor tamaño en los polletl lenos~o.m, sino también el rango del 

lamarlo de las mismas'$t,'4,,157,l 58,l ' 3,380. En este sentido determinadas 

Investigaciones han demostrado que el rango de tamai"lo de partrculas 

comprendido entre 0,2 y 7 .u m puede desencadenar también respuesta inmune 

con reacción osteolítlcal34.141,157.' 58,'t3,380. Y es que los componentes de los 

implantes protéslcos pueden generar mlcropartrculas en un rango de tamai"lo de 

1-10 fl1t! m y nanopartrculas en el rango de 10 hasta 1.000 nm 208 , incluso en el 
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UHMWPE se han reportado particulas de aUa nanométrica no sólo en estudios 

in vitro con simuladores sino en ejido periprotésico21 •. 3~. 

y tomada la decisión de efectuar el experimento técnico para cada uno 

de los pares protéSloos (en dos pruebas para cada par) por un pe nodo de 

simulación igual a 10 millones de ciclos (107 cidos). equivalente a 10 al'los de 

vida útil de la prótesis in vivo. porque los estudios con periodos de duración 

menores que 5'106 ciclos habitualmente el desgaste no es perceptible en la fase 

de steady-stateG2, particularmente en pares de superficies duras. Además de 

conocida la supervivencia in vivo de las artroplastias a los 10 años es del 

90%255. 

Así la oomparativa de desgaste entre los pares fricclonales testeados 

experimentalmente en esta tesis nos ha permitidO posicionar en grado de menor 

a mayor desgaste volumétrioo los diferentes pares de fricción protésicos, tal que 

presentan mayor desgaste volumétrico los de superficie dura sobre blanda 

fren e a los de dura sobre dura. Particularmente y ordenados de mayor a menor 

capacidad de generación de debris tenemos en primera posición el par 

UHMWPE·CoCrMo, en segunda posición el par UHMWPE·Alúmlna, en tercera 

posición el CoCrMo-CoCrMo y en cuarta y última el Alúmina-Alúmina. Estos 

resultados están acorde con los reportado por la blbliograffa 1,..200. 

En concreto, en nuestra investigación, los pares fricciona les de superficie 

dura sobre dura, tal es el caso de los pares CoCrMo-CoCrMo y Alúmina­

Alúmina mostraron, ambos, bajos ratio s de desgastes volumétrico. Muy bajos, 

comparativamente con los o ros dos tipos de pares friccionales tes eados, de 
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superficie blanda contra dura; UHMWPE-CoCrMo y UHMWPE-Alúmina. Estos 

resultados es an conforme a los publicado en la bibliografia cientifica4
.4S,tt4,1OO 

dada la prevalenCia de mayor desgaste en los pares cuyos cotilas son de 

UHMWPE. 

En el desgaste evidenciado en los cotilos blandos o de UHMWPE, 

también hemos podido comprobar y contrastar que los mismos dan lugar a 

menor desgaste volumétrico cuando interactúan contra las cabezas femorales 

protésicas de cerámica (alúmina) frente a cabezas femorales protésicas 

metálicas como el caso investigado de CaCrMo, en linea con lo publicado por 

Salkko et al.~ 4, Jin et al. 184, Kaddlck et al. 200 y otros IOvestigadores4
,45, 

En lo relabvo a las curvas de desgaste volumétrico, observadas a través 

de la pérdida gravlmétrlca, podemos destacar diferencias importantes entre los 

dos SUbgrupos de pares friccionales, es decir el subgrupo de pares de 

superficie blanda sobre dura y el subgrupo de pares de superficie dura sobre 

dura, Estás diferencias se deSCtibirán de forma particular más adelante sin 

embargo si es importante observar la similitud existen e entre las curvas de 

desgaste de los pares de UHMWPE-metal y UHMWPE·cerámica (subgrupo de 

superficie blanda rontra dura) y los pares de fricción Metal-Metal o Cerámica­

Cerámica (subgrupo de superficie dura cootra dura). 

Además, para relacionar o efectuar comparaciones con otras 

investigaciones, o estudios cientlfiros, no sólo mencionaremos los resultados 

en cuanto a desgaste volumétrico, por pérdida gravimétrica o de peso, (mm3 por 

millón de ciclos año) sino por la tasa o factor de desgaste, que da la 
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proporcionalidad del desgaste volumélrico frente a la carga media a que ha sido 

sometido el par fricción protésico durante el recorrido total. Esto es, el factor de 

desgaste k medido en milfmetros cúbicos de desgaste diVIdido por el producto 

del recorrido total efectuado por la prótesis en metros y por la fuerza de la carga 

en Newton a que ha sido sometido en el periodo de sim ulación (mm 3lN·m). 

Fador de Importancia en nuestra discusión porque es un ratio o factor que da 

una medida relativa y comparativa respecto a otros estudios que varien en 

carga de trabajo y ciclos de simulación Por otro lado el uso cargas está ·cas, 

las cuales nos permite el simulador de esta investigación, rente a dinámicas 

como la usadas en otros simuladores nos permite construir un test simple con 

las necesidades pnoritarias para Simular el desgaste, la validez que podemos 

obtener de la Interpretación de resultados con este tipo de simulación y estudios 

ha sido confi rmada por otras investigaciones46
,314. 

Respecto a la temperatu ra de trabajo, no parece necesario un excesivo 

control si la temperatura del medio lubricante no aumenta por encima de 40°, lo 

cual es factible manteniendo el volumen adecuado de lubricante31
• (en nuestro 

caso de 500 mL) y el cual permite la convección del calor con el medio a 

temperatura ambiente. En este trabajo esto se tuvo en consideración siguiendo 

la recomendación de evitar la degradación del medio lubñcante por uso. Pues 

se dan complicaciones a temperaturas de 37°C o superior por aparición del 

fenómeno de la desnaturalización prematura de las proternas contenidas en el 

suero del lubricante, con el consiguiente precipitado de componentes y evitando 

además el uso de antibióticos para la proliferación de microorganismos31o• 
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Respedo a los resultados de los valores de desgaste obtenidos, en los 

pares de fricción UHMWPE-CoCrMo observamos un resultado de desgaste 

volumétrico para el test 1 par UHMWPE-CoCrMo de 18,289 mm3/año (1 año= 

106 d clos) con un factor de desgaste pues de 1,69-10-6 mm3/N-m en linea con el 

desgaste volumétrico del test 2 para el mismo tipo de par y cuyo valor fue de 

20,963 mm3/año con un factor de desgaste de 1,93-10-(\ mm3/N -m, Es decir, se 

obtuvo en el estudio técnico del desgaste un valor medio de desgaste 

volumétrico para dicho par de 19,626:tl ,337 mm3/año con un valor medio del 

factor de desgaste de 1 ,81 -1 O~ mm3/N -m . 

Saikko et al. 314 Informaron de sus resu ltados de media de desgaste en las 

copas acetabulares de UHMWPE contra CoCr con ratios de desgaste 

gravimétricos de 56.4 mg por mill6n de ciclos fren te a una carga estática de 1 kN 

con frecuencia de 1 Hz usando cabezas de 28 mm, El resultado obtenido en 

dicha inves -gación mostró como factor de desgas e un valor de 1,76' 1 (Ys 

mm3fN 'm y en otra inves -gaci6n313 se mas r6 un factor de desgaste de 1,8' 1 0-8 

mm3fN 'm_ Estos valores de los fadores de desgaste varia ron, según diversos 

estudios31 3.S1' ,317 desde 1,6.10-6 mm3t . m para polietileno de ultra alto peso 

molecular cruzados, a valores de 1,9-10-6 mm3fN ·m para el irradiado con rayos 

gamma y del modelo fabricado como GUR 1020 

Otros estudios aportados por Joyca et al. 197,198 muestran valores de la tasa de 

desgaste de 1,1'10'5 mm3fN 'm, así como Rieker et al.:lOO reporta un valor de 

1,5 ' 10~ mm3/N'm frente a Mazzuco et aL238 que nos informa de un rango de 
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valores comprendidos en re 0,3'10·/1 mm3/N 'm y 1 ,8 ' 1 0~ mm3/N 'm en sus 

investigaciones. Como vemos estos ratios de factor de desgaste o velocidad de 

desgaste parecen coincidir o estar en línea con el factor medio de desgaste de 

1,81' 10'6 mm3/N 'm observado en nuestta investigación para dIcho par. 

Saikko et al.312 también en otras inWlsligaciones comparaba dos diferentes 

simuladores usando el mismo tipo de UHMWPE y la misma carga contra 

cabezas de CoCr, con suero bovino como medio lubricante, observando ralios 

de desgaste por pérdida de peso o gravimétricos, de 11 mg frente a 22 mg por 

millón de ciclos según el lipo de simulador usado, concluyendo ademas que el 

bpo de la forma del recorrido afectaba al desgaste, tal que el recorrido a rcular 

dio lugar al doble de desgaste que el recorrido elíptico Simulado. Esto es 

interesante tenerto en cuenta. no solo a nivel cllnico sino en la valoración de 

nuestra 'nvestigación. Y es que este tipo de estudio nos dan idea. 

independientemente de la carga, del por qué un paciente muestra ratios de 

desgaste clínicos diferen es y que puede ser debido al tipo de actividad 

desarrollada o el tipo de marcha propia del paciente". Otras de sus 

investlgaciones312 , Sin embargo, Informaron de un ratio de desgaste 23 mg por 

millón de ciclos frente a cabezas de CoCr. 

También Wang et al.370 en otro estudio, mostró ralios de desgaste gravimétricos 

del orden de 20 a 35 mg por millón de ciclos (21 ,39 a 37,43 mm3/afio) y en más 

investigaciones, Wang et al.m , encontraron ratios de desgaste de 40 mg por 

millón de ciclos, para cabezas femorales de CoCr de 32 mm. 
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Es os valores que fluctúan, dentro de un orden, se nos mues ran 

congruentes con el valor medio de nuestro trabajo de investigación, con un 

desgaste volumétrico para dicho par de 19,626 mm3/año y más de fOfma 

comparativa oon el par UHMWPE-alúmina. que exponemos adelante. En 

téfminos de máximo volumen se ha sugerido que el total de desgaste 

volumétrico del UHMWPE por encima de 600 mml se asocia con el fallo total 

del reemplazo articular de cadera Asi para un caso particular de un coti lo que 

genera t1picas partlculas de UHMWPE de 0.5 mm con un volumen de desgaste 

de 30 mm3/año tendriamos una ecuación que generaria 40.000 particulas por 

paso l97
. 

Por otro lado Kaddlck et al. 200 observaron, en sus InvestigaCiones de desgaste 

del polietileno UHMWPE (irradiado con rayos gamma en ausencia de aire) 

contra cabezas de CoCr de 28 mm, un desgaste volumétrico de 70,62 mg por 

millón de ciclos (aproximadamente un desgaste volumétñco de 75 mm3/año) 

Desgaste algo mayor que quizás pudo verse afectado por el 'po de 

esterilización del material y la carga usada (3kN). 

Sin embargo la bibliografía de Jin et al. ' IW aporta IOtervalos de desgaste para 

este tipo de par friccional comprendido entre 30 y 100 mm~/ar'lo , para estudio in 

vltro e In vivo. 

y las referencias de desgaste para el UHMWPE reportadas a través de la 

norma ASTM F732-00 muestran un rango de desgaste de 40-130 mm~/af)o tal 

como se descñbe en bibliografia l 97
• sin embargo en este caso la carga máxima 

aplicada es aba en 3,5 kN. 
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Edidin et al.103 reportaron, significativos ratios de desgaste, 90 mm3 por millón 

de ciclos para copas acetabulares de UHMWPE con cabezas femorales de 28 

mm. 

Greenwald et a1. 1<4e reporta desgastes volumétticos para el par UHMWPE sobre 

metal de 55,71 mm3/aI'l0. Hall et al. l~ en un estudio, sobre ciento veintinueve 

componentes acetabulares de UHMWPE obtenidos tras clrugla de revisión, 

valoraron un volumen de desgaste de 55 mm3/año, valor que coincide con un 

factor de desgaste de 2,1·10'8 mm3/N ·m. factor de desgaste que es también 

congruente con nuestro resultado. Y como vemos el factor de desgaste pondera 

o perm ite comparar de mejor manera las diferentes y diversas mvestigaciones 

sobre desgaste. 

Además las curvas gravlmétricas de desgaste por diferencia de peso indicadas 

por Saikko et al.314
, por Sawae3"21> y por Joyce el al.198 son congruentes con las 

gráficas de desgaste volumétricos (obtenidas también por pérdida de peso) 

indicadas en esta tesis para los pares probado en los test 1 y 2 (par UHMWPE­

CoCrMo). 

Respecto a los resultados de los valores de desgaste obtenidos, en los 

pares de fricción UHMWPE-Alúmina observamos un resu ltado de desgaste 

volumétrico para el test 3 par UHMWPE-alúmina de 13.904 mm3/ailo (1 año= 

105 ciclos) con un factor de desgaste pues de 1,28'10,5 mm3/N·m en linea con el 

desgaste volumétrico del test 4 para el mismo lipa de par y ruyo valor fue de 

16,150 mm3/año con un factor de desgaste de 1 ,49 ' 10~ mm3/N·m. Es decir, se 
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obtuvo en el estudio écnico un valor medio de desgaste volumétrico para dicho 

par de 15,027:t:1 , 123 mm3/año y con un valor medio del factor de desgaste de 

1,38-10-6 mm3/N·m. 

Saikko y Ahlroos en similares estudios comparativos313 confrontaron el 

desgaste de los polietilenos usados en las copas acetabulares de Polietileno de 

Ultra Alto Peso Molecular (UHMWPE) contra la alúmina (A120.J) y contra el 

acero inoxidable. usado en cabezas femorales protésicas. Para ello utilizaron un 

simulador circular Pin-on-Disk sorne -do a carga constante de 70,7 N Y durante 

oda la prueba estaban lubricados en suero bovino, ob eniendo como resultado 

factores de desgaste de 1,44 veces más cuando se usaba el metal fren te a la 

cerámica como cabezas femoral protéslca, tal que observaron factores de 

desgaste de 1,6'1 O.q mm3/N 'm del UHMWPE cuando friccionaba contra la 

Alúmina, frente a factores de desgaste de 2,3·10.q mm3/N 'm del UHMWPE con 

las cabezas de acero inoxidable. 

En otra investigación, Semlitsch et al.338
, a través de un estudio clínico, 

comprobó que la media de desgaste volumétrico del UHMWPE contra cabezas 

femorales de alúmina era un 50% más bajo que contra cabezas femorales de 

aleación metálica CoCr, también Saikko et al.31
• comunican que la media del 

ratio de desgaste gravlmétrico fue un 14% más baja con el uso de cabezas 

femorales de alúmina frente a las cabezas protésicas de metal (CoCr). 

razonando este mejor comportamiento por la disminución de la abrasión al usar 

cabezas cerámicas, y en relación con lo comprobado en investigaciones314 en 
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cuanto a que la fricción del polietileno contra la alúmina, en un me<lio de suero 

bovino, es un 25% más baja que contra la aleación CoCr. 

También hay resultados contradictorios sobre la tasa de desgaste de la alúmina 

frente al polietileno, Devane et al.~, no muestra diferencias entre el 

comportamiento del ra tio de desgaste volumétrico al usar un tipo u otro de 

cabeza femoral frente a este tipo de polietlleoo. Y en un estudio sobre prótesis 

recuperadas Bragdon et al.3S sugieren que las tasas de desgaste de alúmina­

polieti leno no son sustancialmente diferentes de metal-polieti leno38
• Sin 

embargo, Kusaba et al.213 encontraron menor desgas e del polielileno contra la 

alúmina en comparación con las cabezas de CoCr de 32 mm213
. 

En la prácbca d ínlca, también han sido los datos confusos sobre el desgaste de 

alúmina-polietl leno a pesar de que en su mayoria muestran resultados 

alentadores ' 9S• 

En la presente investigación se observó una diferencia de mejora respecto al 

ratio de desgaste volumétrico medio (y por tanto de la tasa o factor de 

desgaste) en los pares muestrales tipo UHMWPE-A1úmina (15,027 mm3/año) 

frente a los pares muestrales tipo UHMWPE-CoCrMo (1 9,626 mm3/añO) de un 

23,43 %. Esto no es baladf para la toma de decisiones cllnlcas, y están en la 

ifnea de las recomendaciones de otras Investigaciones. Minaka va et al.251 y 

Semlitsch et al.338 
, donde indican que las cabezas femorales de cerámicas 

frente a las metálicas son recomendables para minimizar el proceso de la 

aceleración del desgas e por partículas de tercer ruerpo, en particular contra 

cotilas de superficie blanda como es el UHMWPE. 
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Saikko et al. en otra investigación314 sobre desgas e, informaron de los 

resultados en un -po de simulador BRM (Biaxial Rocking Mo -on) que la media 

de desgaste en las copas acetabulares de UHMWPE contra alúmina daba ratios 

de desgaste de 48 mg por millón de ciclos frente a una carga estática de 1 kN 

con frecuencia de 1 Hz usando cabezas de 28 mm_ El resu ltado obtenido en 

dicha investigación como factor de desgaste dio un valor de 1,5-10'6 mm3/N -m y 

en otra investigación313
, ya antes mencionada, se mostró un factor de desgaste 

de 1,6-10.8 mm"/N-m, ambos ratios parecen coincidir o estar en linea con 

nuestro factor medio de desgaste de 1,38 1 o~ mm3/N·m. 

Greenwald et al. 146 reporta desgastes volumétricos para el par UHMWPE sobre 

cerámica de 17,10 mm3/año. Tamb én otras investigaClonesll2 informaron de 

desgaste de 22 mg/millón de ciclos para el UHMWPE frente a la cerámica de 

alúmina y de 23 mg/millón de ciclos frente a cabezas protéslcas femorales de 

CoCr. 

Kaddick et al. lOO mostraron en sus inves -gaciones ratios de desgaste del 

polieti leno para el par Biolox Delta@ frente al UHMWPE en desgaste 

gravimétrico de 16,08 mg por millón de ciclos y al usar Blolox Forte© rabos de 

desgaste de 26,57 mg por millón de cidos, con cabezas femorales de 28 mm. Y 

también, otra blblíogratra'" aporta intervalos de desgaste para este tipo de par 

friccional comprendidos entre 15 y 50 mm3/año. 

Estos valores que se describen son congruentes con el observado en nuestro 

estudio técnico al obtener como valor medio de desgaste volumétrico para dicho 

parla cifra de 15,027 mm3/año. 
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Por otro lado, las curvas gravimétñcas de desgas e por diferencia de peso 

mostradas en los estudios de Saikko e al. 31., por Sawae32e y por Joyce et al. 188 

son congruentes con las gráficas de desgaste volumétricos, a partir del 

desgaste graVlmétnco o de peso, indicadas en esta tesIs para los pares 

probados en los test 3 y 4 (par UHMWPE-Alúmina), 

En los estudios in vitro con el UHMWPE, lo cual es extrapolable a lo visto contra 

cabezas femorales metálicas y ahora contra cabez.as femorales de cerámica , el 

recorrido o deslizamiento de la cabeza femoral sobre el núdeo del cotilo 'ene 

impacto sobre el desgaste de las superficies en contacto, y particularmen e se 

han realizado estudios, dado que el sentido de la friCCIón induce una 

determinada orientación molecular del material del polietileno que afecta al 

desgaste2$O,3'l~, Esto ha sido demostrado en experimentos de laboratorio con 

test de desgaste simulando formas diferentes movimientos de deslizamiento de 

las superficies friccionales protésicas, desde el movimiento lineal al eliptic012 

En es e sentido hay estudios, "in vitro con tribómelros o simuladores, con el 

polieti leno que indican que el tipo de carga es claramen e menos in eresan e o 

bene menos peso que el bpO de deslizamiento que simula el desgaste del par 

fricción31Z, Asf la forma asodada a la eliptlca quizás dé una mejor aproximación 

al desgaste real en prótesis articulares de cadera326
• con cotilos de UHMWPE. 

por lo tanto la forma circu lar utilizada con nuestro simulador, al efecto 

tribómelro, da una simuladón protésica que es una aproximación al desgaste 

válida y adecuada al objetivo plan ea do dentro de la investigación que enfoca 

nuestra tesis, 
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Respedo a los resultados de los valores de desgaste obtenidos, en los 

pares de fricción metal-metal (CoCrMo..coCrMo) observamos un resultado 

de desgaste volumétnco para el test 5 par Metal·metal de 0,205 mm3/año (1 

ano: 106 ciclos) con un factor de desgaste pues de 1 ,89·10.a mm 3/N·m en linea 

con el desgaste volumétrico del test 6 para el mismo tipo de par y cuyo valor fue 

de 0,217 mm' /año con un factor de desgaste pues de 2,OO · 1 0~ mm3/N ·m Es 

decir, se obtuvo en el estudio técnico del desgaste un valor medio de desgaste 

volumétrico para dicho par de 0,21 1:t.() ,006 mm' /año con un valor medio del 

factor de desgaste de 1 ,94 · 1 0~ mm3/N ·m . 

Blbhografía reportada por JIn et al.l~ aporta Intervalos de desgaste, mediante 

pruebas con ltibómetros y prótesis explantadas, que han puesto de manifiesto 

que las tasas medias de desgaste a largo plazo de las prótesis totales de 

cadera metal-metal son muy bajas, encontrándose frecuentemente entre los 

valores de 0,1 Y 1 mm3/10s cidos. 

Investigadores como Fisher et al. t lt ambién reportan en los pares metal sobre 

metal tasas de desgaste volumétrico de 1 mm3/108 a clos. 

Kaddick et al.200 mostraron, en pruebas in vitro con simulador, bajos ratios de 

desgaste voluméltico en pares con aleaciones de Cromo Cobalto con cabeza 

femorales protésicas de 28 mm. Asf el degaste total medio volumétrico obtenido 

se situó en 3,141 mg por millón de ciclos con equivalencia de pérdida 

volumétrica de 0,38 mm3/año. 
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Otros estudios, de Fi r1<ins et al.128 y Goldsmith et a1.139
, con simuladores de 

prótesis de cadera han mostrado en los pares metal-me al que estamos 

comentando rabos de desgaste entre 0,5 y 1 mm 3/106 ciclos_ 

Greenwald et al. 1 016 reporta desgastes volumétricos para el par Metal sobre 

metal de 0,88 mmJ/ai'\o y otros investigadores, como Saikko et al.319
, estudiando 

el desgaste de los Implantes de superficies dura en este caso los pares de 

cerámica-cerámica, reporta ron un interva lo de los factores de desgaste entre 

HO·8 mm3/N 'm y 6-10'8 mm3/N 'm y en la bibliograffa cien ifica 1B4
• Este intervalo 

es importante, puesto que como sabemos, se también se reportan intervalos de 

desgaste volumétrico coincidentes en amphos rangos entre ambos pares de 

superficies duras 194 (como el metal·metal y alúmina.alúmina) y esto nos permite 

extrapolar esta similitud para mantener la .misma comparativa con los factores 

de desgaste (mmJ/N'm) que nosotros obtuvimos en nuestro estudio para el par 

metal-metal, y en virtud de esto serian congruentes con lo reportado por la 

bibliograf ia y los estudios dinicos l94
• 

Además investigadores como Kaddick et a 1.201 y como Clarke et al.&2 en 

simulaciones de pares de superfiCIes dura han puesto de manifiesto que el 

desgaste en la copa acetabular es mayor que en la cabeza femoral. En 

concreto, el estudio de Clarke et al. 62 muestra un desgaste de la copa del 60% 

respecto a la cabeza, pero se trata de pares de cerámica. Sin embargo en los 

pares metal·me al determinados estudios como los realizados por Kaddick el 

al.200 los pares de metales de aleaciones Cromo Cobalto con alto contenido de 

carbono mostraron un desgas e gravimélrico para la cabeza femoral protésica 

461 



de 1,570 mg por millón de d clos y de 1,571 mg por millón de dclos para el 

cotilo es dedr casi el mismo desgaste del 50% entre cabeza pro ésica y cotilo. 

En nuestro estudio se da Simili tud con esta observación de Kadddlck et al.200 ya 

que el desgaste en el coblo de CoCrMo en el test 5 representa el 58,14% frente 

al desgaste total del par y en el test 6 el desgaste del cotilo representó un 

55,56% frente al desgaste total del par siendo un 44,44% el porcentaje de 

desgaste en la cabeza femoral. Es decir un valor medio de desgaste del cotilo 

de 56,85 % bastante próximo a las observaciones de Kaddick et al.2OO y en linea 

con lo reportando en pares de superficie dura de alúmina por Kaddick e al.201 y 

Clarke et al.f2 en sus invesbgaciones. 

Vemos también para este par y en nuestras dos pruebas experimentales de 

desgaste (prueba 5 y 6) que las curvas de desgaste define las dos fases 

pñnd pales enunciadas dentro de la bibliograffa 121217,323,361. Estas fases también 

enunciadas en otros estudios para este tipo de pares, constan de una fase 

inicial de desgaste relativamente alto, que puede durar entre 0,5 y 2 10e dd os 

(equivalencia de 1 año son 108 dclos), seguida de una fase de equilibrio, 

durante la cual la tasa de desgaste es constante y mucho más baJa58.~ siendo 

producida por el llamado efecto de autopulido de las superficies de contacto 

duras, como es el caso del metal-metaI51
•
1311

• Asl se considera que las 

superficies de contacto metálicas opuestas se adaptan en la zona de contacto a 

medida que se pulen o eliminan las asperezas superficiales, lo que mejora el 

acabado inicial de la superficie, con una reducción acorde de la asa de 
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desgaste a medida que la película liquida lubricante se toma más 

eficiente 139.227. 

En Investigaciones desarrolladas por Fir1<ins et al. 123 se diferenCIó la fase inicial 

(runnmg~¡n) de mayor desgaste de la fase estable o de equilibrio (steady state) y 

los pares metal sobre metal (CrCoCr) mostraban una lasa de desgaste de 3,09 

± 0,46 mmJ por millón de ciclos (Mc) en el primer Mc o fase inicial, que luego se 

redujo o pasó a una tasa constante de desgaste volumétrico de 1,23 :1: 0,5 

mm3IMc en la fase de equilibrio Por otro lado la literatura cientifica de 

Timmerman et al.3U aporta rangos de desgaste volumétrico en la fase running­

in desde 0,956 mm3/Mc hasta 2,462 mm3/Mc y en la fase Steady-State rangos 

desde 0,039 mm3/Mc a 0,88 mm3lMc. Sin embargo en nuestro estudio en el 

primer millón de cid os se produce un desgaste volumétrico de 1,748:1:0,061 

mmJ/Mc y a partir del segundo millón de ciclos de O,362±0,121 mmJ/Mc (fase 

st&day state) y la tendencia curvi linea en el cambio de desgaste inicial a 

equilibrio podemos siluar1 a entre el primero y el segundo millón de ciclos. Es 

importante resaltar que el hecho de no detectar degas e a partir del tercer millón 

de ciclos pueda ser debido a que este sea InapreCIable por la sensibilidad de la 

balanza y pesamos que en el caso de que se hubiera prorrogado el periodo de 

los diez millones de ciclos de la simulación quizáS apareciera un desgaste 

acumulativo, que en tal caso tendriamos que repartir de form a cuasi lineal 

durante todo el periodo en que no se detectó desgaste 

Como hemos expuesto en nuestro estudio, y se traduce de diversos estudios en 

esta discusión nombrados, los sis emas metal-metal (en base a aleaciones 
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Cromo Cobalto) y los pares cerámica contra cerámica (Alúmina-alúmina) son 

los que menos desgaste presentan, ya que son los que proporciona mejor 

lubncaClón y menor generación de partículas, Sin embargo también se sabe 

que uno de los principales problemas que presentan los materiales metálicos es 

la corrosión debido al contacto del metal con el fl uido corporal salino y como 

consecuencia de esta corrosión se liberan Iones metálicos con una gran 

facilidad para incorporarse al torrente sanguineo y cuyo efecto puede ser muy 

pe~ud icial. En el caso de prótesis metá licas, estas tienen tendencia a la 

corrosión, aunque lentaSUS
, Además aunque generan menos partículas por su 

menor desgaste el tamaño de las partículas es menor y en conseruencia la 

reacción autommune es menos mtensa y al ser las particulas de menor tamaño, 

estas pasan con más facilidad a los canales linfá ticos, esto conviene teneno en 

cuenta dado que el riesgo de carcinogénesis y teratogénesis no se conoce 

exactamente para el par metal- metal pero puede suponer consecuencias de 

probable riesgo de cancer248
, Lo habitual es no recomendar el par metal-me al 

en mujeres de edad fértil ya que las pequeñas part iculas metálicas podoan 

atravesar la placenta pudiendo produCir alte raciones teratogénicasm , Así el 

probable efecto de las partlculas de desgaste en los fetos en formación. motiva 

que la única contra indicación genéricamente establecida para los sistemas 

metal contra metal sea en las mujeres en edad gestacional, aunque también 

hay evidencia de que la placenta es capaz de fi ltrar dichas particulas38 

Aun asi , las nuevas generaciones de articulaciones metal contra metal son 

opciones aderuadas para los pacientes jóvenes o personas que busquen 
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actividades fisicas más exigen es'20, aunque teniendo en cuenta los pacientes 

con alteraciones renales dado el problema planteado de la liberación de iones 

metál icos323 así como lo pOSibles efectos de hipersensibilidad retardada . Y es 

que también la hipersensibilidad, es un factor de fracaso del implante, que se 

puede presentar en aquellos pacientes que son susceptibles, ya que los iones 

actúan como antrgenos que activan el sistema inmune (linfocitos T). Siendo el 

nfquel el metal que mas produce esta hipersensibilidad, seguido del cobalto y 

del cromo. La prevalencia de hipersensibilidad en portadores de prótesis de 

cadera con par metal- me al se estima en 2/10.000. Con el riesgo añadido de 

ser implante de larga duraa ón, pudiendo existir la probabilidad de desarrollar 

una hipersensibilidad retardada323
• 

Respecto a los resultados de los valores de desgaste obtenidos, en los 

pares de fricción Alúmina-Alúmina observamos un resultado de desgaste 

volumétrico para el test 7 par Alúmina-alúmina de 0,176 mm3/año (1 año= 1011 

cid os) con un factor de desgaste pues de 1,63 ' 10-8 mm3/N'm en linea con el 

desgaste volumétrico del test 8 para el mismo bpO de par y cuyo valor fue de 

0,1 51 mm3/ai'\0 con un factor de desgaste pues de 1,39'10-8 mm3/N·m. Es 

decir, se obtuvo en el estudio téalico del desgaste un valor medio de desgaste 

volumétrico para dicho par de O,164t<l ,013 mm3/año con un valor medio del 

factor de desgaste de 1,51 ' 10-8 mm' /N·m. 

Como hemos expues o en nuestro estudio, normalmente y comparativamente, 

los sistemas cerámica contra cerámica son los que menos desgaste presentan, 
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ya que son los más hidrófilos, los que proporciona mejor lubricación y menor 

generación de particulas. Además las partículas de desgas e son mejor 

toleradas por el organismo. l a 'ncción de los sistemas cerámica contra 

cerámica es muy similar a la de los sistemas metal contra metal. Sin embargo el 

principal riesgo de estas articulaciones es la posibil idad de fallo catastrófico por 

fractura de la cerámica. Tales roturas son más probables en prótesis 

implantadas con angulaciones o rotaciones inadecuadas que producen contacto 

entre el borde de la copa y el cuello protésico femoraI179
.280.3so. El desgaste de 

la alúmina es principalmente debido a sus granos y está directamente 

relaa onado con sus propiedades físico-químicas, (humectabUidad, dureza), 

calidad (tamaño del grano), el diseño de los Implantes (esfencidad, acabado de 

la s perficie, "de espacio libre u holgura") y a la posición de los implantes~7 . 

Bibliograffa reportada por Jin et al. ,~ aporta intervalos de desgaste para este 

tipo de par friccional comprendido entre 0,05 y 1 mm'/al1o. Sin embargo Clat1<:e 

et al.59 observa tasas de desgaste cliníoo de las recuperaciones 

contemporáneas de reemplazos protésicos otales de cadera de par de alúmina 

contra alumlna desde 0,1 hasta 3,6 mm3/año en un periodo de simulación de 

5· 1 06 ciclos. 

Kaddick et al.2OO , en otro estudio, reporta un desgaste gravimétrico (mg por 

millón de cidos) de 0.089 mg por millón de ciclos como desgaste total en dicho 

par friccional Alúmina-alúmina, de la marca Biolox ForteC, con cabezas de 28 

mm, equivalente a 0,0224 mm3/año y desgaste gravimétrico de 0,086 mg por 

millón de ciclos, en pares de la marca Biolox Del t~, pero con diámetro de la 
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cabeza femoral protésica de 22 mm, equivalente a 0,0217 mm3/año. Sin 

embargo Greenwald et al.l46 reporta desgas es volumétricos para el par 

Cerámica sobre cerámica de 0,04 mm3/año_ 

Clar1le et al.61 , en un experimento'2 con pares de alúmina BioloX© y cabeza 

femoral de 28 mm durante un periodo de desgaste de 1 a 14,4 millones de 

ciclos, en simulador orbita l con copa invertida y oscilación de carga de 0,2-2 kN, 

con una frecuencia de 1 Hz en medio lubricante de suero bovino observó un 

desgaste de 1 mm3 para un periodo equivalente a 10 afios de actividad fisica 

desarrollada por un paciente tipo operado de artroplas -a tota l de cadera; es 

decir un rabo de desgaste de 0,1 mm3/año (millÓn de cid os)_ 

Por otro lado, también Saikko et al.31t estudiando el desgaste de los Implantes 

de alúmina-alúmina en simulador ci rcular pin-on-disk (CTPOD) observó que el 

mecanismo de desgaste dominante fue la abrasión leve y el factor de desgaste 

lo situaron entre 1-10-8 mm3/N -m y 6-10-8 mm' /N-m que además son valores de 

desgaste similares al que sabe que ocurre clínicamente en alúmina-alúmina 

prótesis total de caderas l8 . Este y los datos referidos anteriormente son 

comparativamente congruentes con nuestro estudio, y no solo con el desgaste 

volumétrico (mm:J/al'lo) sino con el factor de desgaste, dado que el obtenido en 

nuestro estudio (1, 51 ·10-& mm3/N· m) se encuentra en el intervalo de valores 

reportados "in vivo" e "in vitro" 

También Smith et al 34& probaron cabezas de 28 mm de alúmina-a lúmina en 

simulador de cadera Mkll Dumam duran e cinco millones de ciclos con un 25% 

de suero bovino como lubrican e, midiendo gravimétricamente el desgas e y 
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reportando tasas de desgaste y desviación estándar de las copas de alúminas 

de O,097±O,039 mm31108 cidos, no reportando el desgaste de las cabezas 

femorales al ser muy bajo el desgaste en estas. 

Sin embargo investigadores como Kaddick et al.201 y como Clar1<e et al.~2 han 

puesto de manifiesto, en este tipo de pares, que el desgaste en la copa 

acetabular es mayor que en la cabeza femoral. 

También Kaddick et al.2OO en otro estudio reporta un desgaste gravimétrico (mg 

por millón de cid os) mucho menor en cabezas femorales de alúmina (Biolox 

Fort~ de 28 mm y Biolox DeltaC de 22 mm) frente a cotilo del mismo ma erial 

tanto en cabezas de 28 mm como de 22 mm, con un desgaste de las cabezas 

protéslcas del 5,7% frente al desgaste total del par, para las primeras, y de un 

16,28% frente al desgaste total, para las segundas. Sin embargo, y en 

concreto, en el estudio de Clar1<e et al. 62 se muestra un desgaste de la copa 

del 60% respecto a la cabeza. 

En nuestro estudio se observa mayor desgaste en cotilo de cerámica fren e a la 

cabeza femoral de cerámica, al que en el est 7, el desgas e del cotila 

representó el 57,14% frente al desgaste total del par, siendo del 42,86% el 

desgaste de la cabeza femoral y en el test 8 el desgaste del cotilo representó un 

66,67% fren te al desgaste total del par, siendo un 33,33% el porcentaje de 

desgaste en la cabeza femoral. Ademas, autores como los nombrados, Clarke 

et al.'2 , minoran el efecto que 'ene el ·clearance" o aclaramiento radial sobre el 

desgaste en este tipo de par fricciona!. 
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Vemos en es e caso también para este par y en nuestras dos pruebas 

experimentales de desgaste (prueba 7 y 8) que las curvas de desgaste de nen 

las dos fases principales enunCiadas dentro de la bibl iografía 121.217.323.361. Estas 

fases también enunCiadas en otros estudios para este tipo de pares, constan de 

una fase inicial de desgaste relativamente alto, que puede durar entre 0,5 y 

2'106 ciclos (equivalencia de 1 al'\o son 106 ciclos), seguida de una fase de 

equilibrio, durante la cual la tasa de desg.aste es constante y mucho mas 

baja58
,343 • Asi se considera que las superficies de contacto se adaptan en la 

zona de con acto a medida que se pulen o eliminan las asperezas superficiales, 

lo que mejora el acabado inicial de la superficie, con una reducción acorde de la 

tasa de desgaste a med da que la película líqUida lubricante se toma más 

eficiente 13e227. 

Además las curvas gravimétricas de desgaste por diferencia de peso indicadas 

en la literatura cientlfica (Reinisch et al. 2~, Clar1<:e et al.1I2 y Kaddick et al.20-1) 

son congruentes con las gráficas de desgaste volumétricos (obtenidas también 

por pérdida de peso) indicadas en esta tesis para los pares probados en los tes 

7 y 8. Y en general para los pares de superficie dura tanto alúmina·alúmina de 

este apartado como los de superficie metálica nombrado anteriormente (test 5 y 

6). 

Estudios de desgaste de la fase runn ig-in en pares estándar de alúmina a 

través de modelos de simulación fue realizado por Oonishi et al. 270, asi el 

desgaste desde la fase runnig-in a la de equilibrio fue estudiado "in vitro" en 

implantes de cadera con cabezas pro ésicas de 28 mm de alúmina-alúmina 

469 



utilizando suero bovino oomo lubricante. Los implan es de BioloX© se simularon 

en un periodo de 5,7 millones de ciclos y los implantes BiocerarnC se probaron 

a 14,4 millones de o cios. Estas prótesis mostraron una tasa de desgaste alta 

del orden de 1,2 mm3/Mc (millones de Ciclos) durante aproXImadamente 0,17 

Mc. En general. después del intervalo de los 0,7 Mc, y antes de la fase de 

rodaje apareció la evolución curvillnea, que se asimila a una fase lineal 

promedio de 0,3 mm' /Mc. Luego de 0,7 a 1 Mc de duración se dio la tendencia 

a la transición de la fase de estado estacionario. Clarl<:e et al.S2 también 

describe esta fase informando en su estudio de un desgaste volumétrico medio 

durante su run-m (0-0,7 Mc) de 0,51 mm3/Mc. 

En nuestro estudio en el primer millón de ciclos se produce un desgaste 

volumétrico medio en las dos pruebas de 1,386±0,126 mm3/Mc y un desgaste 

volumétrico m&dio a partir del segunda millón de ciclos de 0.251 mm3/Mc y la 

endencia curvilfnea a cambio de desgas e en equilibrio entre el primero y el 

segundo millón de cidos. 

Es importante resaltar que el hecho de no detectar degaste a partir del tercer 

millón de o cios, como el par testeado metal·metal, pu&da ser debido a que este 

sea inapreciable por la sensibilidad de la balanza y pensamos que en el caso de 

que se hubiera prorrogado el periodo de los diez millones de cld os de la 

simulación, quizás apareciera un desgaste acumulativo, que en tal caso 

tendrlamos que repartir de forma cuasi lineal durante todo el periodo en que no 

se detectó desgaste. 
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También en las inves 'gaciones desarrolladas por Firkins et al.123 se 

diferenciaba la fase inicial (run-in) de mayor desgaste de la fase es .able o de 

equilibrio (steady state), Así los pares alúmina sobre alúmina mostraron una 

tasa de desgaste de 0,12 mm3 por millón de cid os (Me) en el primer millón de 

cidos o fase Inicial, que luego se red tia a una lasa constante de desgaste de 

0,05 ± 0,02 mm3/Mc en la tase de equilibrio, 

No debemos olvidar tampoco a la hora de comparar resultados que como vimos 

en los estudios in vitro con el polietileno el recorrido o deslizamiento de la 

cabeza femoral sobre el núcleo del cotilo iene impado sobre el desgaste de las 

superficies en contacto280,32', Esto podría implementarse a los pares de 

superficies duras, aunque entendemos que en menor medida, aun así como 

hemos también apuntado nuestro simulador está en un movimiento circular que 

supone una buena aproximación para esta investigación frente al recorrido 

elipticoI2.l2S
, 

UnIVersalizar el factor de de-sgaste (mm3/Nm) frente al desgaste 

volumétrico (mm3 por millón de cidos o años) nos permite una mejor medida 

comparativa310 de cada par tipo o experimento in vivo o In vitro puesto que ya 

de por si las variables son múltiples en las investigaciones sobre desgaste de 

los pares fnccionales protésicos (en particular de cadera). esto parece 

actualmen e implementado en los pares de superficie blanda contra dura, sin 

embargo en los pares de superficie dura (Metal-metal o A1ümina..alúmina) los 

estudios no se manejan de forma generalizada con este bpo de ratio, que no 
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penniten extrapolar y comparar de foona directa y clara los resultados de cada 

investigación. 

En cuanto a la discusión de Clinlca y técnicas complementarlas, 

referido al análisis estadístico, donde buscamos relaciones significativas 

entre el Sexo y el par friccional implan ado por muestra y las otras variables del 

estudios, no observamos la significación del Sexo frente a estas vana bies, 

como otras autores también afinnan88.107, excepto particulannente en la muestra 

con pares implantados metal-metal que no se da el cump limiento de variables 

independientes para este par respecto al Sexo, es decir tenemos la existencia 

de diferencia significativa (p= 0,048584). La explicación podemos encontrar1a 

en la preferencia en los cirujanos traumatólogo de evitar implan es de este tipo 

en mujeres en edad fértil y usarlo en pacien es que muestren un nivel de 

actividad física por encima de la media. 

Aunque como hemos dicho, en humanos no se ha pod idO correlacionar el 

cáncer con la artroplasba si se conoce que la aparición de cáncer (melanoma, 

próstata) tras artroplastia tiene una incidencia de 0,95 con par metal-metal, y 

del 0,76 en el par metal-polietileno no e 'stiendo diferencias significa 'vas Lo 

habitual es no recomendar el par metal-metal en mujeres de eda.d fértil ya que 

las pequeñas particulas metálicas podrían atravesar la placenta pudiendo 

producir al eraciones teratogénicas321
• Asi el probable efecto de las partículas 

de desgaste en los fetos en fonnación motiva que la única contraindicación 

establecida para los SIstemas metal contra metal sea en las mujeres en edad 
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gestacional, aunque también hay evidencia de que la placenta es capaz de 

filtrar dichas particulas38. Luego nuestra afirmación, también se ve reforzada por 

la comparativa de las medias antméticas existentes por pares muestrales donde 

tenemos la media de Edad más baja en el par Metal·metal frente al resto de 

pares estando está en 53,75 al'los y comparativamente la media de Edad de la 

mujeres dentro de esta muestra Metal·metal es claramente superior y situada 

en 58,83% 

En cuanto a los parámetros de Valoración CHnica (a través de la escala 

clínica de Merie, D'Aubigné y Postel); Dolor, Marcha y Movilidad, vemos 

asociación entre estos y una evoluCión para cada par muestral similar a lo que 

muestra determinada literatura cientifica~·m.26 1 .3n . Asl las medias ari tméticas 

de estos tres parámetros evolucionan en correlación lineal estadfstlca con valor 

1 o 0.99, es decir una fuerte y directa correlación tal y como reflejan las curvas y 

valores expuestos. Y en los calculos estadisticos realizados observamos 

diferencias significativas (p<0,05) del Dolor frente a la Movilidad durante el 

preoperatorio para las muestras con UHMWPE-cerámlca, Metal·metal y 

Cerámlca·cerámica, la cual permanece durante el primer al'lo solo para los 

pares muestra les de superficie dura y al tercer ano para la muestra con 

implantes de Cerámica-cerámica. En el caso de la Marcha frente a la Movilidad 

se aprecia diferencias significativa (p<O,05) en el preoperatorio y para el par 

muestral Metal-metal. 
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En lo que respecta a la Edad de los pacientes en nuestro estudio esa 

variable no tuvo ninguna influencia en las puntuaciones de la escala clinica y 

esto concuerda con lo expresado por otros autores5.1&2.3112 aunque algunos otros 

investigadores" han informado de que una Edad inferior a 60 ai'lOs ejerce 

influencia sobre la escala cHnica y asf en nuestro caso en lo referido al Dolor 

durante el primer ai'lo la muestra de pacientes con implantes UHMWPE-metal 

mostró diferencias significativas frente a los implantados con Metal-metal 

(p=0,02S023) y Cerámica-<;erámica (p=0,02516) y los pacientes con implantes 

UHMWPE-cerámica frente a los de par Cerámica-cerámica (p=0,039233). Esto 

se traduce de observar las medias aritméticas del Dolor durante el primer año 

de estos pares, lo cuales muestran estas diferencias slgnllcatlvas. Así vemos 

unas medias del escalado del Dolor en este primer afio para los pares de 

superficie blanda sobre dura de 5,40 (UHMWPE-metal) o 5,55 (UHMWPE­

cerámica) frente a las medias de superficie dura sobre dura de 5,75 (Metal­

metal) o 5,85 (Cerámica-cerámica). Sin embargo no se advierte ninguna otra 

diferencia significativa estadis 'ca en los res antes horizon es emporales y para 

todas las muestras frente a los parámetros de Dolor, Marcha y Movilidad. SI 

bien del análisis descriptivo y gráfiCO de los valores medios ari tméticos 

obtenidos se desprende que el Dolor es más cercano a 6 (Indoloro) para los 

casos implantados con superficies duras, con valor 5,75-5,85 desde el primer al 

quinto ano Y en el quinto año los pares muestrales de superficies duras tienen 

un 85% de los casos con valor 6 (Indoloro) frente al 65% de los pares 

muestrales con implantes de superficie blanda sobre dura. 
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En el caso de la Valoración de la Marcha y para el quinto año podemos ver 

ambién cercanía a 6 para el caso de los pares de superficie dura (Metal-me al 

y Cerámlca·cerámica) frente a los pares de superficie blanda sobre dura 

(UHMWPE.metal y UHMWPE.cerámica), en concreto el 5,75.5,70 frente al 

5,65. De igual manera podemos decir lo mismo para la Movilidad. Luego la 

puntuación es ligeramente más cercana a 6 para todos los parámetros de 

Valoración Clrnica (Dolor, Marcha y Movilidad) en los pares de superficie dura 

(Metal-metal y Cerámica-cerámica) frente a los pares de superficie blanda sobre 

dura y se da una fuerte y directa correlación es adistica entre la Valoración 

Clínica del Dolor, la Marcha y la Movilidad para cada par muestral. 

En lo relativo a las migraciones parciales o totales recogidas no nos 

consta en los historiales cllnicos muestrales que desembocara en aflojamiento 

que requiriese cirugia de revisión. La migración acetabular se muestra como un 

conjunto de movilizaciones del cotilo con respedo a su posición inicial que 

hemos medido de tres maneras dis 'ntas: el ángulo de posición, la distancia H y 

la dlstanaa V. En algunas ocasIOnes coexlstieron dos o más medidas en un 

mismo paciente. Todas las alteraciones en la pOSición del acetábulo (distancias 

H y V, ángulo cotiloldeo) aparecieron a partir del tercer y quinto al'lo. 

Algunos autores han relacionado la edad con el incremento de la pérdida de 

fijación90
•
91 pero nuestro estudio no ha mostrado diferencias significa tivas con 

respedo a la Edad en cualesquiera de los pares muestrales y la Migración 

global combinada o parcial o tren e a la Os eolisis. 
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y en el horizon e emporal inves 'gado de las migraciones Horizon ales hemos 

encontrado diferencias significativas (p<O,OS) para el par UHMWPE-metal frente 

al par Cerámica-cerámlca durante el tercer y qUinto año. Sin embargo en el 

estudio estadísbco teniendo en cuenta la migración total o global (existena a de 

cualquier tipo de migración (aislada o combinada de la inclinación, 

desplazamiento horizontal o vertical) vemos que no existen diferencias 

significativas por muestras existiendo 9 migraciones durante el tercer año frente 

a 2 migraciones al quinto. Particularmente, si que encontramos significación 

estadistica (p<O,05) de la Migración global frente a la Valoración Clínica de la 

Movi lidad y solo en el caso partirular del par muestral Metal-metal a los tres 

años. Esta es debida a que no aparece ningún caso con valor de escala 6 con 

Movilidad y con migración global al tercer allo. 

El desgaste de las prótesis articulares es un problema clinico importante 

Los ma eriales empleados en la fabri cación e implantación de prótesis, sean 

metales y sus aleaciones, asi como alúminas. cerámicas u otros resis en 

normalmente los procesos de OXIdación o cOfl'Osión, SI bien originan productos 

clorados, óxidos y demás partrculas de desgastes que se diseminan por los 

tejidos vecinos con lo que el organismo responde mediante reacción 

granulomatosa a cuerpo extraño con el consiguiente drenaje al sis ema linfático 

adyacente. Esto puede en algunos casos contribuir a la osteolisis y al 

aflojamiento del implante pro ésico debido a la pérdida sus ancial de hueso 
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alrededor del implante y, por consiguien e a la distensión de la 

fijación 1~ 141.157.158.1U,380. 

Así en la osteolísls acetabular hemos encontrado relación entre los casos 

emigrados y la presencia de osteohsls acetabular que mencionamos más 

adelante. Asi la osteolisis pélvica relacionada con componentes acetabulares 

ocurre entre un 1% a un 46% de los pacientes. a los 5-7 al'\os de 

seguimiento'M.2t1O. Esta migración también guarda relación con el diseño de los 

componentes acetabulares o con piezas intemas de polietileno finas 

incongruentes o mal colocadas, y la fijación inadecuada de la pieza de polietileno 

dentro de su cubIerta metálica. Las lesiones se pueden detectar en la periferia del 

componente acetabular en las áreas retroacetabulares. MuChos pacientes con 

cambios osteolf 'cos permanecen asintomáticos hasta que ocurre el fracaso 

catastrófico por migración macroscópica del implante o fractura petiprotésica. Hay 

que tener en cuenta que las radiografias sólo proporcionan una imagen 

bidimensional de un problema tñdimensiona l. El grado de pérdida ósea hallado en 

la cirugia, sobre todo en el acetábulo, es con frecuencia mayor que el apreciado 

en las radlograffas preoperatorias 158,280. 

Un caso de Osteolisis acetabular se presentó para la muestra con implantes 

UHMWPE-metal al primer al'\o y un segundo caso al quinto al'\o. Para el caso de 

la muestra con pares UHMWPE-ceramica los res casos que se presentan se dan 

al quinto año. Para el caso de la muestra con pares Metal-metal solo se da un 

caso que se observa al ercer y quinto año. Por último las mues ras con pares 



Cerámica-cerámica mostraron un caso con Osteolisis cuya evolución se 

manifestó al primer año. 

Si bien no nos ha aparecido significación estadísbca de la aparición de 

Osteollsis acetabular frente a los pares muestra les, SI que podemos resaltar los 

diferencias en cuanto a proporcionalidad de casos en las muestras 

aleatorializadas. En el horizonte temporal del quinto ano podemos ver los efectos 

de los casos de Osteolisis porcentualmente y por par muestral, teniendo un 5% 

de los casos en los pacientes muestra les con superficies duras frente a los 15%-

10% de superfid es blanda sobre dura. Además encontramos significación 

estadística en los pares de superficie blanda contra dura, de la OsteolíSls frente a 

los parámetros de Valoración Clínica (Dolor, Marcha y Movilidad para el caso de 

UHMWPE-metal y Dolor y Movilidad en el caso de UHMWPE-cerámica). 

También encontramos, al quinto ano, en los pares muestrales UHMWPE­

metal y UHMWPE-ceramica significación estadfstica de la Osteolisis !Ten te a la 

Migración global o parcial cotiloidea. 

y es que es importante enlazar que la respuesta biológica a las partículas 

de alümina es muCho menos intensa que el de las partículas de polímero y los 

metales. En nuestro estudio hemos podido comprobar la baja tasa o factor de 

desgaste de los pares de cerámica y los estudios in vifro e in vivo han 

demostrado que los restos de alúmina generan una reacción fibrosa en la que los 

macrófagos son poco comunes y con ausencia de células gigan es· ,27 .30, La tasa 

de osteolisis se ha informado muy baja en diferentes estudios de conjun o de 

largo plazo para prótesis otales de cadera2ri,28,27,30,t18,u5. La reacciones 
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osteoliticas peñprotésicas reportadas lo han sido en situaciones patológicas, por 

mal contacto metal- alÚmina o simple desprendimien on.27.~.3t8 siendo una de las 

causas más probables la acción del debris del cemento que la de la propia 

alúmma~1,.22o. Sin embargo, al tratarse de materiales cerámloos monolíboos, 

poseen cierta predisposición a la rotura catastrófica86
• Como se indicó en un 

estudio realizado sobre 357 Implantes de alúmina.alúmlna¡79 se mostró un 

porcentaje de fallo catastrófico (1 ,1 %) en el caso de cabezas femorales de 28 mm 

debido a repetidos episodios de disociación del anillo de bloqueo. Por otro lado, 

en un estudio de 35 casost61 enoontraron un 5,7% de fallos. Se debe tener en 

cuenta que el uso de la alúmina se ha restringido hasta ahora a componentes de 

implantes de cadera con requerimientos mecánicos relativamente moderados, 

hasta hace poco la alúmina no era lo suficientemente resis ente como para ser 

utilizada en cabezas femorales de gran diámetro ni en acetábulos finost~, 

tendencia que esta cambiando con la calidad de los procesos y materiales. Y es 

que, sin embargo, también numerosos estudios in vivo e in 'litro demuestran que 

actualmente la alúmina tiene excelente resistencia al desgaste y la inmensa 

mayoria de los fallos de la prótesis alúmina-alúmina no está directamente 

relacionada con el propio materlal . Gracias a la calidad de la técnica quirúrgica, el 

ma erial, el diseno adecuado de los implantes y el conocimiento de determinados 

aspectos técnicos tratados anteriormente se puede esperar un aumento 

significativo en la longeVIdad de las artroplastias totales de cadera. Y como 

hemos resumido la prótesis de alúmina-alúmma en su diseño actual es una 

alternativa muy interesante a las prótesis convencionales para los jóvenes y 
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activos, así como en pacientes con al eraciones renales puesto que no liberan 

iones metálicos27,323, 

Las lineas Escleróbcas cotiloideas se observan en la muestra con par 

UHMWPE-metal en un paciente en las Zonas I y 11 al primer ano teniendo hasta 

seis pacientes con Hneas escleróticas al quinto allo; dos pacientes en las tres 

Zonas, uno en las Zonas I y 111, dos pacientes en la Zona 11 y un paciente en la 

Zona 111 En la muestra con par UHMWPE<erámica no se observa ninguna 

linea esclerótica el primer año en ningún paciente existiendo hasta doce 

pacientes con líneas escleróbcas al qUInto año; cuatro pacientes con líneas en 

la Zona 1, cuatro pacientes con lineas en la Zona 11 , un paciente con líneas en la 

Zona 11 y 111 Y tres pacientes con lineas en la Zona 111. En la muestra con par 

Metal-metal se observa un paciente en las Zonas I el primer ano teniendo hasta 

cinco pacientes con lineas escleróticas al qu'nto al1o; res pacientes con lineas 

escleróticas en la Zona 1, un paciente con lineas en la Zona 11 y un último en las 

Zonas 11 y 11 1. Por último el par muestral Cerámica-cerámica muestra lineas 

escleróticas a partir del tercer año y cinco pacientes las muestras al quinto año; 

dos pacientes en la Zona 1, uno en la Zona 11, uno en la Zona 11 1 y uno en la 

Zona 11 y 11 1, 

La formación y la progresión de las lineas escleró 'cas y zonas osteoliticas 

aoetabulares no están aclaradas y su relación con los prooesos de aflojamiento 

del componente ace abular no está resueltaBS pero parece es ar más en 

relación con la micromovil idad en la interfase, debido a la deformación elástica 

480 



que el estrés de la carga inducida sobre el acetábulo, favoreciendo de una 

forma más lenta el desgas e y los procesos biológioos de aflojamiento e 

inestabilidad a más largo plazolCO
• 

Del anáJisis estadísboo Chi Cuadrado no se desprenden drferena as 

significativas (p>O.05) de la aparición de Esclerosis cotiloidea por pares 

muestrales y según la división de zonas acetabulares de Del ee y Chamley. 

y si encontramos diferencias significativas (p<O,OS) al quinto al10 para ambos 

pares de superficie blanda oontra dura en la aparición de Esclerosis COliloidea 

fren e a la Valoración Clínica del Dolor. Asi como ambién observamos 

diferencias Significativas al tercer año para la Marcha en las muestras de 

pacientes Implantados con UHMWPE·metal y para la MOVIlidad en pacientes 

con UHMWPE-<:erámica. También en comparativa porcentual al quinto año 

vemos que la Esclerosis aparece en un 25% de los casos en los implantados 

con pares de superficie dura trente al 60%-30% de los de superficie blanda 

sobre dura. 

En cuan o a la evolución de Zonas Escleróticas acetabulares podemos decir 

que durante el primer año los pares de poliebleno frente a los de superficie dura 

no man 'enen diferencias en casos porcentuales frente al quinto al'\o donde se 

manifiesta una clara diferencia, y donde los casos muestrales con implantes de 

superficie dura sobre dura se da una menor aparición de lineas escleróticas en 

todas las zonas . 

. Es sabido que la gammagrafía ha sido utilizada como marcador de la actividad 

ósea en investigaciones sobre el oomportamiento de las pró esis de 
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cadera8.25Uto. Otros inves igadores273 han comprobado que la gammagrafia es 

un método más sensible que la radiografía para determinar áreas de inaemento 

del metabolismo óseo en relación al estrés. Los resultados que proporciona la 

gammagrafía ósea en los paCIentes no complicados con Infección, pueden 

variar dependiendo del tipo de fijación empleada y de las variaciones con 

respedo al dlsel'lo protésico. 

Callaghan el al.44 intentaron evaluar su uso en las prótesis no cementadas 

porosas para identificar aflojamientos sép 'ca s y asépticos, Concluyendo que a 

pesar de una actividad intensa persistente después de 1 año alrededor del 

acetábulo y de las superficies porosas femorales deben considerarse anormales 

para las imágenes con Te e Indio, Xenos et al.382 encontró relaCIón entre la 

hipercaptaoi6n y la mlgraci6n acetabular. Además la actividad blol6g'ca 

detectada por la gammagraffa debe tener en cuenta a autores como Tipper el 

al 367 que demostraron que un rela 'vo y pequeño número de grandes partrculas 

podian dar lugar a una mayor proporción de desgas e volumétrico total aún con 

una baja actividad biológ ica~U51 . 

La Hipercaptación también fue estudiada valorando la apariCIón de esta a 

los largo del horizonte temporal de los cinco al'los de la investigación 

retrospectiva y se observa como se prOduce una dlsmlnuci6n rela tiva o 

evolución negativa de casos en las muestras con implantes de superficie blanda 

sobre dura frente a los implantados con pares de frioci6n dura. Asi la proporción 

de Hipercap ación al quinto año en estos es del orden de 6 a 8 veces menor, 

quedando un caso de Hipercaptaci6n tanto para los pacien es con pares 
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Cerámica-cerámica o Metal-metal frente a los 8 casos de los pacientes oon 

UHMWPE-cerámica o los 6 casos de los implantados con UHMWPE-me al. Y 

porcentualmente hablando en estos últimos se centran el 40%-30% de los 

casos de Hipercaptación cotiloidea frente al 5% en los pares implantados de 

superficie dura . 

Al prtmer arlo de evaluación solo encontramos diferencias significativas 

(p<O,05) para la muestra con UHMWPE-metal al comparar la Hiperca,ptación 

aceta bu lar frente a la Valoración CHnica de la Movilidad Y es as diferencias 

significativas se mantienen al tercer y al quinto año. 

Mostrándose ademas en las muestras con implantes de superficie blanda sobre 

dura (UHMWPE-metal y UHMWPE-cerámica) diferencias Significativas (p<0,05) 

frente al Dolor tanto al tercer como al quinto arlo. 

Resaltando de forma Importante la diferencia significativa (p<O,05) entre la 

Hipercaptación acetabular y la Osteolisis al quinto af'io para la muestra con par 

UHMWPE-metal. 
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6 CONCLUSIONES 

Enumeramos a continuación las conclusiones derivadas de nuestras 

investigaciones: 

1. Las pruebas de simulación de desgaste bajo idénticas condiciones 

experimentales contrastan el mejor comportamiento frente al desgaste de 

los pares CoCrMo y de Alúmina frente a los pares con cotilo de 

UHMWPE y por lo tanto estos tienen una menor capacidad para generar 

volumen de debris que disparen reacciones osteoliticas. 

2 Los pares de superficie blanda sobre dura testados en las mismas 

condiciones muestran cuasi similar comportamiento frente al desgaste 

volumétrico, al igual que entre los pares de superficie dura contra dura, 

pero estos últimos muestran un comportamiento excepcionalmente baJO 

frente al desgaste. 

3. Bajo idénticas condiCiones experimentales, se obtienen reducciones de la 

tasa o factor de desgaste de los pares UHMWPE-Alúmina frente a los 

pares muestrales tipo UHMWPE-CoCrMo del orden de un 23,43 % y esto 

es clínicamente destacable en la toma de decisiones, también clínicas, 

dado que minimizan la aceleración del desgaste y la liberación de debris 

que potenciaría las reacciones osteolíticas. 
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4. Las copas acetabulares de los pares Alúmina contra alúmina, aun siendo 

de idéntico material y sometidos a idénticas condiciones de carga, 

soportan mayor desgaste los cotilas frente a las cabezas protésicas. 

5. En razón a los esfuerzos por definir un método común de evaluaaón y 

permitir mejores comparativas de los resultados de desgaste de los 

diferentes pares fricciona les en el mercado, seria deseable que la 

literatura científica adoptase la tasa o factor de desgaste (mm'/N ' m) 

como ratio mas idóneo frente a la ratio de desgaste gravimétrico (mg por 

millón de ciclos) o volumétrico (mm3 por millón de cidos). Esto también 

ayudaría, al espedalista clínico, a valorar de forma más objetIVa sus 

elecaones de implantes. 

6. Todos los parámetros de va loración dlnica (dolor, marcha y movilidad), 

además de la migración del cotila, se relacionaron con la Osteolisis 

acetabular en el par UHMWPE-CoCrMo, y en el caso del par UHMWPE­

alúmina el dolor, la marcha y la migración se relacionó con la Osteolisis 

are abular. Además, para ambos pares se relacionarón las lineas 

esdefÓticas con el dolor y la marcha, Significándose tam bién el dolor con 

la hipercaptación. Lo que asociamos con la generación por parte de este 

tipo de pares de superficie blanda de un mayor desgaste volumétrico o 

liberación de debris, 

7 Los pares implantados de superficie dura contra dura dan un mejor 

comportamien o frente al dolor, marcha y movilidad no existiendo 

asociaciones de estos 'pos de implan es con los fenómenos os eoliticos 
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y escleró 'cos a nivel ace abular. Lo que reladonamos con la generación 

por parte de este tipo de pares de un bajísimo ratio de desgaste 

volumétrico o factor de desgaste. 

8. Continuar con el seguimiento y un mayor horizonte temporal de los casos 

muestrales indicados en la presente investigadon nos darla nuevas y 

concluyentes correlaciones entre el tipo de implante, las valoraciones 

clínicas, las Ifneas escleróticas acetabulares, la hipercaptación y los 

fenómenos ostelolfticos cotiloideos. 
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