











AGRADECIMIENTOS:

Como siempre quiero, con estas lineas, dar las gracias a tod@s I@s
que han colaborado para que pudiera afrontar con exito esta tesis
pero, evidentemente, no puedo dejar de mostrar mi particular
agradecimiento al Dr. Ricardo Navarro Garcia y al Dr. José Antonio
Ruiz Caballero.



INDICE.

1. INTRODUCCION 1
1 LA TRIBOLOGIA ......cocvrsrmesvassmsssessssssssessssssssnsssnsss AR 1
2  FRICCION 6
3 LUBRICACION .....covvrssrnssssssssssssssssssresssressasssasssasss .24
1.3.1  ENARTICULACIONES NATURALES .........ccovvnnn. N N —— 24
1.32 EN ARTICULACIONES PROTESICAS. .. .3
1.4 DESGASTE... 43
15 CORROSION oo, 60
16 LA PROTESIS EN LA ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA Y PAR FRICCION.. 70
1.7 ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA CEMENTADA. .95
1.8  ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA NO CEMENTADA 112
19 ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA HIBRIDA 137
1.10 TRIBOLOGIA DE LOS MATERIALES ACTUALES Y NUEVOS EN LA
ARTROPLASTIA DE CADERA... . . 141
1.10.1  ANTECEDENTES............. S 141
1102 PAR METAL-METAL... et emeeeeesenee e eneseeesmesssenemsnenen e enenes 14T
1103 PAR CERAMICA-CERAMICA. .. e, 169
1.10.4 PAR METAL-POLIETILENO... OSSO URUSUOURROUOU |
1105 PAR CERAMICA-POLIETILENO ... e, . 234
2 JUSTIFICACION Y OBJETIVOS i 247
21 JUSTIFICACION 247
2.2 OBJETIVOS....ieceiissssnsmsassssssssssnsssses .248
3 MATERIAL Y METODO...... 250
31 ESTUDIO EXPERIMENTAL 251
32 METODO DE VALORACION CLINICA Y TECNICAS COMPLEMENTARIAS. ...... 273
3.21 VALORACION CLINICA. . - s 273
322 VALORACION RADIOGRAFICA. .. T - 7.
323 VALORACION GAMMAGRAFICA. .. OSSOSO SR OSSR - |
324 ESTUDIO ESTADISTICO. ..ooovvviiiisirncrnnns e 297
4 RESULTADOS.......... 300
41 RESULTADOS DEL ESTUDIO EXPERIMENTAL. 300
42 RESULTADOS DE LA VALORACION CLINICA Y DE LAS TECNICAS
COMPLEMENTARIAS. 343
421 RESULTADOS DEL METODO DE VALORACION CLINICA. .. . 343
422 RESULTADOS DEL METODO DE VALORACION RADIOGRAFICA. .. . 391
423 RESULTADOS DEL METODO DE VALORACION GAMMAGRAFICA. ........ 435
5 DISCUSION 446
6 CONCLUSIONES....... ; R —— 484
7 BIBLIOGRAFIA 487




1. INTRODUCCION
1.1 LA TRIBOLOGIA

La tribologia es una rama de las ciencias naturales que estudia los
fenomenos de la friccion o rozamiento, el desgaste y la lubricacion que tienen
lugar durante el contacto entre superficies solidas estando como minimo una de
estas superficies en movimiento®?. La palabra estd compuesta por el termino
griego tribo-, que significa frotar y la terminacién -logia traducida como ciencia.

La tribologia juega un importante papel en el éxito de los implantes de las
nuevas articulaciones artificiales desde que el doctor John Charnley aportdé a
principios de la década de los sesenta la protesis de baja friccion®™** con
resultados espectaculares a corto plazo pero con tasas de aflojamiento altas a
partir de los cinco afos.

Los estudios iniciales de la artroplastia de cadera que fueron expuestos por
Chamley*® en 1959 en una sesion de la Asociacion Médica Britdnica donde
propuso la artroplastia como tratamiento ideal frente a la artrodesis, dado que
aquel restauraba el movimiento articular y disminuia el dolor, aunque implicaba
una cirugia dificil, que requeria de mayores conocimientos técnicos y mecanicos
asi como de entrenamiento especializado. Chamley tenia un gran interés en la
mecanica y la fisica, derivado de los resultados de otros implantes como el de
Judet (1946) y en su laboratorio estudio todos los temas relacionados con la
artroplastia (materiales, disefio, friccion, lubricacién infeccion y técnicas). Asi

inicid sus estudios con el teflon e hizo una copa de tefién fijada en press-fit y un



vastago femoral de Moore cementado, también probd a reducir el diametro de la

cabeza femoral con el fin de disminuir la friccion®.

Como hemos adelantado actualmente sabemos que los parametros
fundamentales que definen la tribologia como ciencia son: la lubricacion, la
friccion o rozamiento y el desgaste®®. El disefio adecuado de estos parametros
tienen una funcion fundamental en la prolongacion de la vida util de los elementos
de cualquier maquina o disefio mecanico y un mal disefio tribolégico tiene
consecuencias negativas con aparicion de fenémenos no deseados de friccion y
desgaste prematuro ademas de un mayor consumo de energia y fallas
mecanicas. Luego la finalidad de la tribologia es buscar mediante el disefio y la
tecnologia de matenales, la fisica de la friccion de las superficies y el uso de
lubricantes adecuados minorar la friccion y el desgaste para conservar y reducir
energia, lograr movimientos mas rapidos y precisos, incrementar la productividad
y mejorar los costes de mantenimiento, teniendo en cuenta el medio circundante

y las condiciones de operatividad

Luego en el disefio de mecanismos, y como tal entendemos las prétesis, no
solo es fundamental la resistencia de los matenales sino la tribologia de estos
como base del disefio de elementos, puesto que ningun elemento de un

dispositivo es ajeno a los parametros tribologicos.

Es por ello que la biotribologia o tribologia humana de las articulaciones
naturales se intenta estudiar y reproducir en las prétesis de cadera y de rodilla,

con estudios in vivo e in vitro.



En este campo el objetivo de la medicina y de la investigacion cientifico
tecnologica es conseguir avances importantes en el disefio de implantes
protésicos que no necesiten de intervencion adicional futura manteniendo un

estandar de calidad de vida realmente alto para cada paciente.

Partimos pues de que en la biomecanica todas las articulaciones humanas
se consideran y constituye un sistema tribologico de caracter superior ya que son
sistemas formados por dos cuerpos solidos separados por un medio o lubricante
que logra evitar la friccion y por lo tanto eliminar o retrasar el desgaste, pero tal y
como ocurre en cualquier sistema mecanico, esas articulaciones se pueden danar
producto del desgaste de su propia friccion e independientemente de las causas
que motiven dicho desgaste™".

Las articulaciones humanas son lubricadas por fluidos naturales y las
principales funciones responsables de permitir que el mecanismo natural de la
articulacion funcione es la propia dinamica de carga y el trabajo de los cartilagos
articulares sobre las superficies de rodamientos.

En el caso concreto de las protesis de articulaciones, al ser de matenales
mas rigidos que los naturales biolégicos, la carga es llevada manteniendo la capa
de lubricacion sin embargo algunas solicitaciones dan lugar con contacto directo
solido-solido lo cual conlleva los mayores problemas de desgaste al ser la friccion
mucho mayor al no ser amortiguada por el lubricante. Por lo tanto la mejora del
rodamiento y la superficie de contacto en cada protesis o disefio mecanico es una

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

alta carga que deben soportar las protesis, asi como los distintos grados de



velocidades a que son sometidas, todo ello en un ambiente muy favorable a la
corrosion que implica un permanente y activo ataque biologico.

Y es que el efecto tribolégico del desgaste de las protesis articulares,
especialmente de cadera y de rodilla, es un problema dinico importante. Los
materiales empleados en |la fabricacion e implantacion de prétesis, sean metales
y sus aleaciones, asi como aluminas, ceramicas u otros resisten normalmente los
procesos de oxidacién o corrosion, si bien originan productos clorados, 6xidos y
demas particulas de desgastes que se diseminan por los tejidos vecinos con lo
que el organismo responde mediante reaccion granulomatosa a cuerpo extrafio
con el consiguiente drenaje al sistema linfatico adyacente. Esto puede en algunos
casos contribuir a la osteolisis y al aflojamiento del implante protésico debido a la
pérdida sustancial de hueso alrededor del implante y, por consiguiente a la
distension de la ﬁjacién'“""""’7'1“"”"”.

Este fenomeno no debe ser descuidado ya que muchas veces se requiere
de una operacion de revision, en la que se sustituye el implante suelto o
desgastado. Siendo esta complicada y cara y sus resultados no siempre ciertos.

Asi pues el aflojamiento aséptico de protesis, sigue siendo una de las
principales complicaciones a largo plazo y causa de recambio protésico, de ahi la
importancia de conocer la situacién actual de la tribologia en las artroplastias de
cadera puesto que la investigacibn en este campo esta en continua
evolucion®®?%,

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

diferentes matenales en el par friccion entre |la cabeza femoral y el nucleo del



cotilo o cotilo. Habitualmente la cabeza femoral con disefio esférico y alojada en
el cuello del vastago suele fabricarse en acero inoxidable, aleaciones de
aluminio con titanio y vanadio, de Cromo Cobalto, ceramica de oxido de
alumina o alumina o ceramica de circonio entre otros matenales, matenales en
permanente desarrollo. Para el caso de los cotilos, principalmente se han
implantado prétesis de polietileno, ahora de alta densidad o ultra alta densidad,
metal de Cromo Cobalto, ceramica de 6xido de allimina entre otros, materiales
también en permanente desarrollo e innovacion'*,

En muchos trabajos de investigacion sobre tribologia en protesis, “in vitro”,
suele contarse con el uso adecuado de tribdmetros, o dispositivos para medir la
friccion y el desgaste como tecnologia basica. Un tribometro puede simular
todas las caracteristicas fundamentales de un problema de desgaste o friccién,
sin las dificultades asociadas con la experimentacién “in vivo". Por el
contrario, un tribdmetro mal disefiado o seleccionado pueden proporcionar
resultados completamente falsos. El propésito de un tribobmetro es proporcionar
la simulacion de la friccion y el desgaste bajo condiciones controladas. La
friccion 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 razén para el uso de tibémetros es que son
diseflados para pemmitir la medicién exacta de la friccion, el desgaste y otros

parametros relacionados, de una manera que no seria posible en la realidad™®.









denomina par de friccion a los matenales que conforman cada lado articular de
la artroplastia (ceramica-ceramica, ceramica-polietiieno, metal-metal, metal-

polietileno, metal-poliuretano, etc.)*®.

Respecto a los diferentes mecanismos de la friccién, la gran mayoria de los
autores parten de dos fendémenos fisicos basicos: la rugosidad superficial por
las asperezas y |la adhesion entre las superficies en contacto, si bien a nivel

microscopico se pueden referir cinco combinaciones de estos'”;

Adhesion.

- Interaccion entre asperezas.

- Deformacién de las peliculas superficiales.

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

- Accion de las particulas atrapadas entre |as superficies.

En las protesis se busca el equilibrio optimo entre la friccion necesaria para

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

La teoria de la adhesion ampliamente aceptada y desarrollada por Bowden y
Tabor (1958), se basa en |la observacion de que dos superficies limpias y secas
independientemente de lo lisas que sean, se tocan sélo en una pequefia
fraccion de su area aparente de contacto. En este caso la carga normal de

contacto N esta sostenida por asperezas diminutas o proyecciones de la



superficie que son las que se mantienen el contacto entre s°?. Luego cuando
dos materiales estan en contacto, cualquier intento de mover uno sobre el otro
implica vencer una fuera de rozamiento o friccion, esta es una fuerza opuesta al
movimiento relativo entre solidos en contacto que, en materiales de dureza

contenida, se obtiene mediante™”

F= u-N

La fuerza de rozamiento F que se opone al movimiento es directamente
proporcional a la carga aplicada normalmente a la fuerza de contacto N y al
coeficiente de friccion p (véase Figura 3 y Tabla 1) de manera que la reducciéon
de éste ultimo minora las pérdidas para una misma carga aplicada. Este valor
numeérico del coeficiente de friccion que representa la friccion es la relacién
entre la fuerza de friccion y la carga nommal que soporta. Depende de muchos
factores como el estado de las superficies, la rugosidad, la lubrificacion local, la
carga determinada, la velocidad de superficie, etc. Ademas podemos distinguir
entre coeficiente de rozamiento estatico y coeficiente de rozamiento dinamico.

Siendo el estatico mayor que el dinamico”.
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Figura 3. Diagrama de barras que muestra los valores de coeficiente

de rozamiento estatico para varias combinaciones de materiales.

Fuente: Ashby MF. Materiales para ingenieria 1: Introduccion a las

propiedades, las aplicaciones y el disefio. Reverté 2008.

régimen
Par friccién | Coef.friccion Variacion lubricacién
UHNMWPE- capa limite/mixto
metal 0,06-0,08 Constante/decreciendo
Metal-metal | 022-027 Decreciendo mixto
Ceramica- pelicula lubricante
ceramica 0,002-0,07 Aumentando

Tabla 1. Medida de la friccion en diferentes pares protésicos.

Fuente: Fluid film lubrication in artificial hip joints. Tribological Research

and Design for Engineering Systems. Elsevier BV 2003; Volumen 41.
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Luego de la expresion fisico matematica anterior se desprende que la
friccion entre dos superficies, aparte del coeficiente de rozamiento que se
comresponde con cada material del par friccion, depende de manera importante
de la fuerza normal o resultantes de las cargas normales N que los mantiene
en contacto, en contacto seco. Siendo la fuerza de reaccion experimentada por
la articulacion de cadera lo que hemos denominado fuerza normal N y que
resulta de la suma del peso del cuerpo, del momento aductor provocado sobre
la cadera y de la fuerza de reaccién producida por la contraccion de la
musculatura abductora, que viene a neutralizar dicho momento. Luego la
resultante R = N aplicada sobre la cadera dependera de la magnitud de sus

componentes y de sus distancias al centro de la articulacion'"’.

Las fuentes que nos aportan informacion sobre el valor de la R resultante
normal N sobre |la cabeza del fémur son Pauwles (1976), Rydell (1966) y Paul

(1976)' y otros mas recientes como el de Bergmann et al (2001)*,

El calculo 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 calculo de Rydell (que modificd una protesis
de Moore para incorporarie indicadores de deformacion) da los siguientes

valores'®:

Siendo P el peso corporal.
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e En apoyo bipodal R=%P

¢ En apoyo monopodal R= 25 a 3 el valor de P

Estos valores son aproximaciones interesantes pero ofras
investigaciones al hilo de la fabricacion de protesis 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

(segun el individuo y la tipologia del paso y el contacto con el suelo)'®%";

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

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

e Al subir escaleras R= 6 a 8 veces el valor de P

« Con un bastén contralateral R=P

¢ Con un bastén homolateral R= 1,5 a 2,5 veces el valor de P

¢ En posiciéon sentada R=0

Respecto al angulo de la aplicacion del vector resultante de carga R
sobre la cabeza del féemur en apoyo monopodal;, Pauwels (Figura 4) nos indica
que el apoyo forma un angulo de 16° con la vertical y actua en flexion sobre el
cuello femoral, tal que las tensiones se ejercen en traccion en el lado superior

hacia dentro y en compresion en el lado inferior haca fuera. Y Paul (Figura 5)
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nos indica, respecto al plano frontal 21° en relacion a la vertical y después de
apoyar el talon y de 12,5° antes del despegue de los dedos, pero respecto del
plano sagital de 12° en relacion a la vertical y después del apoyar el talon y de

7° antes del despegue de los dedos'®'"7.

Figura 4. Angulo con la vertical y del apoyo de la resultante sobre la
cabeza del fémur, actuando en flexién.

Fuente: Biomecanica funcional: miembros, cabeza, tronco. Elsevier
Masson 20086.
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Figura 5. Aplicacion de la resultante de carga en el plano frontal y en el
sagital. Con apoyo del talén y en despegue de los dedos.
Fuente: Lecciones basicas de la cadera. In: Lecciones Basicas de
Biomecanica Del Aparato Locomotor. Springer-Verlag 2000.

Independientemente de la resultante normal de las solicitaciones en la
cabeza del fémur, como hemos adelantado también la geometria de la
superficie de contacto influye en la friccion. Al intentar mover una de las
superficies sobre la otra aparece una tensién cortante F, en las asperezas de la
superficie. Esta es maxima donde el area de la seccion transversal de las
asperezas es minima, es decir en el plano de contacto o muy cerca de €l. La

14



intensa deformacion plastica en las zonas de contacto tiende a juntar las puntas
de las asperezas tan intimamente que a lo largo de la superficie de contacto las
uniones son atomo a atomo (pudiendo soportar una tension cortante
aproximadamente igual al limite elastico a cortadura de dicho matenal).

Entonces las asperezas cederan produciéndose el movimiento cuando®;

Fi=pe - P

Siendo p, en este caso el coeficiente de rozamiento estatico.

Sin embargo el valor menor del coeficiente de rozamiento dinamico gy se
explica ya que una vez las superficies estan en movimiento, los atomos tienen
menos tiempo para formar uniones atomo-atomo en los contactos entre
asperezas que cuando las superficies estan en contacto estatico, esto es
equivalente a considerar que el area de contacto sobre el cual se aplica el

esfuerzo cortante se ve reducida’®.

VVeamos la Figura 6 representativa del area de contacto con friccion:

15



«— Ar0a do contacto
total, a

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

Asi la rugosidad no solo reduce el area real en contacto, también actua
como un conjunto de micro-depositos favoreciendo la retencion de pequefias
volumenes de lubncante asi como el confinamiento de particulas, mas aun
cuando en vez de rugosidad se trata de porosidad ya que esta ultima ejerce
ambos efectos con una menor incidencia en fenémenos de desgaste
abrasivo'®. Y es que dos superficies iguales idealmente lisas (como las protesis
metal-metal) en contacto presentarian un coeficiente de friccion irrealmente
elevado consecuencia de las fuerzas de atraccion entre moléculas de ambas
superficies, es por ello que, en este sentido, la rugosidad superficial favorece la

lubricacion y el movimiento relativo entre superficies®>®.
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En el caso particular de dos metales blandos que se mueven uno sobre
el otro las uniones son deébiles pero su area es grande, por lo que p es alto,
cuando se trata de dos metales duros, como los usados en prétesis, las uniones
son pequefias pero fuertes y de nuevo la friccion es alta (de ahi la importancia
de la lubricacion). Para reducir el coeficiente de friccion la manera mas simple
es permitir que un lubricante interactie entre las superficies en contacto y que
pueda soportar y evitar el contacto atomo-atomo entre asperezas y facilitar los
esfuerzos cortantes®. La protesis deberia facilitar que el liquido sinovial pueda

lubricar las superficies protésicas.

De aqui la importancia de la separacién radial entre la cabeza femoral y
la copa o cotilo 0 aclaramiento radial, que ha sido investigado por Wang et al
2001 en protesis UHMWPE sobre metal o ceramica. Estas investigaciones
encontraron que un aumento optimo del juego, aclaramiento radial o coaptacion
articular (Rc-Ry), vease Figura 7, provoca una disminucion de la tasa de
desgaste inicial en la protesis frente a la creencia de que el aumento del
acdlaramiento radial aumentaria la tension 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), puesto que una disminucion de la tensién
nominal de contacto debido a un aumento en el area de contacto nominal,
puede dar lugar a un aumento del area de contacto real y por lo tanto del

desgaste 3194368
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La representacion de la figura de debajo representa un para el par friccion, en

este caso metal sobre metal;

Figura7. Modelo para analisis de implante de cadera.

Rc es el radio intemno de la copa acetabular o cotilo y Ry es el radio de la
cabeza femoral.

Fuente: Jin ZM, Medley JB, Dowson D. Fluid film lubrication in artificial hip
joints. In: Tribological Research and Design for Engineering Systems. Elsevier
B.V.2003.

Para el par friccion metal-metal en implantes de cadera se busca mejorar
el régimen de lubricacion que dé lugar a la disminucién del ratio de particulas de
desgaste el cual dependera del disefio del aclaramiento radial*'"**', del pulido
de las superficies que limiten las asperezas del rodamiento, de la esfericidad
que ewitara tensiones por punto de contacto y del radio de la cabeza femoral.

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

18



lubricacion y por lo tanto en el desgaste. Se ha demostrado que un aumento en
el diametro de |las cabezas de 16 mm a 22.225 mm da lugar a un aumento en el
ratio de desgaste, consistente y en linea con el régimen limite, sin embargo
aumentos mas allda de 22225 mm conlleva reducciones significativas del
desgaste dada la mejora de la friccidn por un régimen de lubricacién mixto o en
pelicula de lubricante, ademas del beneficio del autopulido o reduccién de

asperezas '™

Si el radio de la cabeza es mayor que la copa, el contacto de la protesis
sera ecuatonal, Figura 10 (b), dado el aclaramiento radial negativo, y con
torsion de friccion alta y esto sera impedimento para que el liquido sinovial o
lubricante del simulador o tribdmetro efectue su intromision viscosa que es la
que permite el funcionamiento en régimen mixto o de pelicula lubricante. Pero si
el diametro de la cabeza femoral es menor que el interior de la copa acetabular
el aclaramiento radial sera positivo y el contacto seria polar, Figura 10 (a), por lo
tanto el desgaste en este tipo de prétesis sera menor, pero el aclaramiento
debe ser optimo, con un ajuste en carga adecuado y preciso, Figura 10 (c), que
dé lugar al mejor régimen de lubricacion dado que un contacto polar con un
aclaramiento radial no Optimo también daria lugar a mayor friccion vy

desgaste'¥ 827720024 sase Figura 8, Figura 9 y Figura 10.
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®

Figura 8. Geometria de las superficies de apoyo de gran diametro
metal- metal.
Fuente: Actualizaciones en Cirugia Ortopédica y Traumatologia 7.
ELSEVIER-MASSON 2008

Ecuatorial

Aclaramiento radial

|
Intromision viscosa

Figura 9. Aclaramiento radial e intromisién viscosa en contacto polar.
Fuente: Actualizaciones en Cirugia Ortopédica y Traumatologia 7.
ELSEVIER-MASSON 2008.






moleculas del polimetro se eliminan con faclidad de la superficie de
deslizamiento por lo que nos encontramos con desgastes comparativamente

elevados®.

Para minimizar las fuerzas de rozamiento y por lo tanto el desgaste hay
que facilitar al maximo el deslizamiento de las superficies en contacto mediante
el lubricante 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 presion en la superficie evitando el contacto
atomo-atomo entre las asperezas y que pueda responder facimente a los
esfuerzos cortantes vistos. Estas sustancias del liquido sinovial empapan las
superficies formando una fina pelicula del lubricante disminuyendo el coeficiente

de fnccion.

Histéricamente se ha evitado la friccion con la reduccion de las cabezas
femorales protésicas, usando cabezas pequefias (36 mm > 28 mm > 22 mm)
donde la superficie de contacto es menor y el coeficiente de friccion también
disminuye, aunque surgen otros problemas como la disminucion del rango de
movilidad de la cadera y el aumento de la posibilidad de luxaciéon protésica.
Pero actualmente se busca la aplicacion de grandes diametros que mejoran la
movilidad y evitan la luxacion, gracias al mejor conocimiento y disefio tribolégico

de los pares de friccion en las protesis articulares.

También se debe distinguir entre la porosidad no deseada y la que si lo

es. Entendiéndose como no deseada aquella que no es objeto de control
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durante el proceso. Sin embargo hay técnicas que implican la existencia de
porosidad, como la proyeccion por plasma e incluso hay procesos posteriores
de tratamientos superficiales orientados unica y exclusivamente a la obtencion
de poros, como el textunzado. En aquellos casos en los que existe control sobre
la porosidad es posible el disefio y la fabricacion 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 tamafios
y profundidades de poros y densidades vanables.

La aplicacion del texturizado superficial para mejorar la friccion se
encuentra ampliamente extendido en diversos sectores tanto industriales como
cientificos, siendo aplicado en la mejora de aplicaciones biomecanicas''®'? y
en un completo abanico de diferentes usos. Y es que a través de la
modificacion de la topografia de la superficie se puede mejorar el régimen de

lubricacién y por lo tanto la disminucion de debris' %,

Resefiando lo visto, conocidas las solicitaciones sobre la cabeza del
fémur y por tanto las que soportan las protesis de cadera, conviene disefiar las
mismas con los materiales para conseguir la dureza, elasticidad y resistencia
adecuadas asi como coeficientes de rozamiento éptimos que minoren el debris
del par friccion protésico sin que esto afecte a la vida util de dicha protesis
teniendo en cuenta las asperezas, la esfericidad, el contacto entre cabeza y
cotilo mediante el aclaramiento radial que permita un régimen adecuado de

carga y lubricacion para una friccion 6ptima.
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1.3 LUBRICACION

El concepto de lubricacion en general y en particular para la cirugia
ortopédica implica insertar un matenal o sustancia entre dos cuerpos con el fin
de disminuir la friccion y el desgaste entre ellos dado que conseguimos con esto
disminuir el contacto entre las asperezas o microasperezas de las superficies

en contacto®*®.

1.3.1 EN ARTICULACIONES NATURALES

Segun el tipo o grado de movimiento que presenten (division ideada por
Bichat, 1801), las articulaciones se denominan Sinartrosis, Anfiartrosis vy
Diartrosis para indicar que la articulacion no presenta movimiento, un poco o
mediano movimiento y mucho movimiento respectivamente.

Las englobadas dentro del grupo de Diartrosis, como es la articulacion de
cadera que nos ocupa es una articulacion sinovial, es decir en la cual el liquido
sinovial esta presente'™'?".

En general las articulaciones naturales humanas son un mecanismo
complejo de baja friccion. Estas pemiten el movimiento ademas de transmitir
grandes cargas de hueso a hueso. Los extremos de los huesos, en las

articulaciones grandes como la de cadera estan cubiertos por cartilago

articular.
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El movimiento articular permite repartir este liquido en el conjunto de la
extension cartilaginosa. Las altemancias de compresion y descompresion nutre
el cartilago y elimina los desechos a modo de esponja dado que el cartilago no
tiene vascularizacion propia y se nutre porgue el liquido sinovial que lo embebe
y lubrica permite mantener su humedad y le protege contra la abrasion
reduciendo el coeficiente de friccion en la articulacion natural del orden de 0,002

a 0004 15.'@7

El espesor del cartilago depende de la articulacién, y en el acetabulo
para condiciones nomales y en individuos sanos es variable entre 2 y 4 mm, el
grosor maximo se corresponde con las zonas de maximo apoyo. De esta forma,
el cartilago es mas espeso en la cima de la cabeza femoral que en sus
bordes''®. Variando también si la articulacion esta dafiada o desgastada por
artrosis u otra causa. Normalmente los esfuerzos de contacto que soportan

estan en el orden de 1 MPa *.

El cartilago es poroso y deja pasar de forma selectiva las pequefias
moléculas de liquido sinovial lo cual permite su nutricion, presenta ademas
capas superpuestas de células cuya posicion, a medida que se acercan a la
superficie se hace cada vez mas horizontal. Su composiciéon muestra en el
fondo células encadenadas denominadas hialinas y de relieve liso a escala
macroscopica aunque microscopicamente presente imegularidades onduladas

de 1 a 5um de profundidad que tiene su funcionalidad en la lubricacién. Su
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dureza es variable y depende de la tipografia, la concentracion de liquido
sinovial y la profundidad en la que se encuentre. Es mas blando en superficie,

este efecto le permite amortiguar mejor las tensiones en el hueso %%,

La cadera es una articulacion sinovial, cuyo movimiento esta regido por
la forma de las superficies de contacto de los huesos en la articulacion y la
lubricacion del liquido sinovial, Y la sinovial es una membrana grasa que genera
dicho liquido. Es pues un érgano de deslizamiento y a este propdésito la sinovial
forma una envoltura aislante que acompafa las posibles estructuras

intracapsulares de las articulaciones, Figura 11 y Figura 12.

El liquido lubricante de la articulacion es el liquido sinovial que es claro o
amarillo palido, es un ultrafiltrado del plasma de |la sangre con elevada
viscosidad en relacion al agua y debido fundamentaimente a la presencia de

acido hialurénico°,

El liquido sinovial, de composicion compleja, contiene al igual que la
sangre los mismos electrolitos, macromoléculas de proteinas, lipidos y
proteinas de pequefio tamafio, como la albumina, gammagiobulina vy

transferrina, su pH es de 7,3-7 4 en condiciones normales'?" %0328






El acido hialuronico constituyente en el liquido sinovial esta formado a
base de proteinas y es el responsable de su viscosidad comprendida entre 0,1
a 1 Pa's dependiendo de sus condiciones'™. En condiciones normales es
altamente no-newtoniano. Algunas enfermedades reducen su viscosidad y esto

se debe a la disminucion de la concentracion del acido hialurénico®®.

Concentracion

(glL)

Total acido
proteinas Albimina | Fosfolipidos | Hialurénico

Liguido sinovial de osteoartritis™" 27+ 10 - 0.52+0,18 1,3+05
Liquido sinovial de osteoartritis®" 2475+713 | 2000+498 | 0411014 .

Tabla 2. Contenido de las macromoléculas de los fluidos de
articulaciones, segun estudios.

Fuente: Sawae Y. Effect of physiological factors on wear of UHMWRPE for joint
prosthesis. In: Polymer Tribolegy. Imperial College Press 2009.

Como las proteinas de gran tamaiio no atraviesan la membrana sinovial
el liquido no se coagula en condiciones normales. El liquido sinovial tiene dos
tareas: la lubricacion de la articulacion y la nutricion del cartilago de dicha
articulacion mediante el contenido de proteinas de este y que es de
aproximadamente 20 mg/ml (2%), dependiendo del tipo de articulacién. Dicho
liquido no se coagula debido a la ausencia de fibrindgeno y los factores de la
coagulacion. Algunas patologias reducen la viscosidad del liquido, esto se debe

a la disminucion de la concentracion del acido hialuronico®.
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Hay vanas teorias sobre el mecanismo de lubricacién de las
articulaciones naturales'®"''7%'"*7%- por goteo o lagrimeo (weeping lubrification),
por elastohidrodinamica, por compresion de membrana, por geles de proteinas
y acido hialurénico en microdepresiones del cartilago (boosted lubrification),
bien por hidrodinamica, por impulso o estimulaciéon, por hidrostatica, filtracién,
por pelicula de fluido (squeeze-fiim) © por mezcla de estas teorias o parnte de

ellas®.

Veamos dos de las mas importantes:

La teoria limite o en pelicula fina, que dice que la pelicula sinovial esta
representada por un simple tapiz de moléculas sobre la que se deslizan las
superficies. Esta teoria parece referirse mas al funcionamiento articular en
descarga®™’ Véase la representacion de debajo en la Figura 13 (a).

Dicho de otro modo las sustancias lubricantes, en este caso el liquido
sinovial, contaminan las superficies de contacto formando una fina pelicula de
lubncante que evita la adhesion de las superficies y que pemite responder
facilmente a los esfuerzos cortantes que aparecen, disminuyendo su coeficiente
de friccion. Esta fina pelicula 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 efectiva®.

La teoria hidrodinamica o en pelicula espesa, se considera que en

reposo las superficies estan en contacto y que el movimiento intercala una
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sobre la posicion espacial de los segmentos 6seos implicados en la articulacion.
Las capsulas y la envoltura sinovial son sensibles a la inmovilizacion.

Luego la Bursa sinovial y la membrana secretan liquido sinovial para
lubricar la articulacion pero la verdad del mecanismo de lubricacion de las
articulaciones naturales se encuentra todavia en disputa y lo mas probable es

que contenga algo de cada una de las teorias mencionadas.

1.3.2 EN ARTICULACIONES PROTESICAS.

Ya el ingeniero y fisico ifandés Reynolds Osbome® en sus estudios sobre
fluidos concluia que al igual que la lubncacion era fundamental para los
mecanismos de ingenieria también lo eran para la articulaciones humanas y
animales.

El lubricante en la mayoria de las maquinas convencionales es aceite
mineral 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 tribologia en la protesis, mas allda de la lubricacion busca
reemplazar la articulacion dafiada por uno u otro motivo. En esencia pues el
procedimiento equivale a disefiar un nuevo rodamiento para reemplazar la

articulacién dafiada.
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Por lo tanto la mejora de los rodamientos y sus superficies de contacto es
una permanente preocupacion teniendo en cuenta el medio lubricante “in vivo".
El uso de la tipologia de matenales es crucial pues para resolver estos
problemas teniendo presente que la mayoria de los materiales se degradan en
soluciones acuosas.

Y es que las prétesis articulares en las artroplastias totales de cadera no
cuentan con el mecanismo de trasudacion o “lagnmeo” de las articulaciones
normales humanas formadas por cartilagos articulares en contacto con el
liquido sinovial'*® por lo que su friccion y desgaste es mayor.

Las protesis de cadera metal-polimero operan en el régimen de
lubricacion limite y mixto™?, esto hasta ahora ha llevado al disefio de didmetros
reducidos de la cabeza femoral, tanto como sea posible para reducir al minimo
el rozamiento y desgaste volumétrico. Esto explica por qué el patrén oro en
implantes protésicos de cadera del siglo pasado era el diametro de solo 22,225
mm. Sin embargo los implantes de metal-metal puede operar en el régimen de
lubricacion mixta con gran parte la carga en apoyos de peliculas
elastohidrodinamico y su disefio tribologico conduce a muy bajas tasas de
desgaste®.

En la lubricacién elastohidrodinamica, mas propia en pares metal-metal,
el espesor de pelicula depende de la viscosidad del liquido sinovial que actua
como lubricante, de la velocidad y de la presion. Si aumenta la presién, la
pelicula disminuye y se produce contacto metal-metal debido a las rugosidades.
Esta situacion da lugar a la lubricacién mixta.
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Los metodos convencionales en ingenieria para la evaluacion de los
regimenes de la pelicula de fluido lubricante se pueden aplicar a los implantes
de cadera. Estos se pueden clasificar en dos categorias, los métodos de
mediciones experimentales y las predicciones tedricas. Los métodos
experimentales generalmente son medidas de friccion, en relacién con la curva
de Stribeck, o deteccién de la separacion entre las dos superficies de apoyo
mediante una técnica de resistividad. Las predicciones teéricas han sido

generalmente basadas en el ratio A definido por la relaciéon siguiente”":

'Espesor _minimo_de_ peliada _ ([
Rugosdad _de_las_superfices ;R’_2+=an

Siendo,

Prn Espesor minimo de la pelicula en el implante.

Ry Rugesidad cuadralica media de Ja superficie de la cabeza femaral

Rec Rugoesidad cuadrética media de la superficie de la copa acetabular en contacto

La formula indicada considera la influencia de las propiedades de los
materiales, de la geometria de la superficie, del lubricante y de las condiciones
de funcionamiento. En cambio, se asumia la hipotesis de un régimen de trabajo
isotérmico y un comportamiento Newtoniano del lubricante, por lo que su ambito

de aplicacién aunque limitado es de aplicacién a articulaciones protésicas'™.
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Se tiene que un valor de A comprendido entre 1 y 3 el régimen de
lubricacion es mixto y que para valores menores que 1 toda la carga la soportan
los elementos, no existe pelicula y se tiene lubricacion limite**®, Luego la mision
del lubricante en el caso de lubricacion limite o limitrofe sigue siendo la de
reducir el contacto solido-sélido, mediante el esfuerzo de cortadura en el seno

del mismo.

Vemos en la Tabla 3 los valores obtenidos'® para diferentes regimenes
de lubricacion en funcién de los pares de friccion y como se refleja el régimen
de |lubricacion en estos sabiendo que el ideal de lubricacion seria el de pelicula

lubricante con el 2 mas alto posible.

Minamo
espesor
de pelicula Rugosidad media de cada superficie en
Par friccion (ren) comacio (nm) ratio A régimen lubricacion
UHMWPE-metsl 83 50-1000 0,08-1,7 | <@Pe §mie a mixio
micka a pelicua
Metal-metal 35 14.28 1328 lubricante
Ceramica- pelicula lubricante
CRimich 24 7 34

Tabla 3. Estimacion tedricade los regimenes de lubricaciéon in vivode implantes de
cadera.

A partir de la experiencia y basado en el ratioA, usando la férmula de
Hamrock y Dowson'* (radio de la cabeza femoral, R= 14 mm, carga aplicada, W= 2,5 kN;
viscosidad del liquido sinovial, 7)= 5 mPa; velocidad angular de la cabeza femoral en

relacion a la copa acetabular, @ = 1,5 rad/s).
Fuente: Flud film lubrication in artificial hip jints. Tribological Research and Design for
Engineering Systems. Elsevier BV 2003; Volumen 41.

Si para el caso de la articulacion natural esta esta rodeada por una
capsula articular, donde la Bursa sinovial y la membrana secretan liquido

sinovial para lubricar la articulacion en el caso de la articulacion protésica de
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cadera, la cavidad pseudo articular se llena del liquido sinovial alrededor de la
articulacion protésica, liquido periprotésico, siendo la calidad del liquido
diferente, véase Tabla 2 y Tabla 4. Asi aunque la concentracion del hialuronato
es menor en las articulaciones de la cadera protésica, comparativamente con
las articulaciones de cadera con osteoartritis primaria, su concentracion total en

proteinas es relativamente similar®* 2%

Concentracion
(glL)
Total acido
proteinas Albumina |Fosfolipidos | Hialurénico
Liquido sinovial periprotésico’—> 34+13 - 0,52+0,19 0,9+04
Liguido sinovial periprotésico’ | 28,00+503 | 21,75+320 | 0.50%0,06 -

Tabla 4. Contenido de las macromoléculas en fluidos de articulaciones
protésicas, segun estudios.

Fuente: Sawae Y. Effect of physiological factors on wear of UHMWRPE for joint
prosthesis. In: Polymer Tribology. Imperial College Press 2009.

La teoria acerca de la lubricacion de las articulaciones en cadera
protésica dice que son las moléculas de proteinas del liquido sinovial las que
actia como una pelicula lubricante®®® mas en superficies duras, sobre todo en
la superficie metalica de la prétesis. Pero otros investigadores mostraron que
las proteinas solubles no son una pelicula lubricante efectiva y que no hay
lubnicacion de pelicula fina (teoria limite) en las articulacion protésica de cadera

“in vivo" 371.3?3'



Como hemos recalcado, una correcta lubricacion beneficia la friccion
entre las superficies de rozamiento disminuyendo el desgaste y aumentando
por tanto las probabilidades de durabilidad. Luego las prétesis articulares, en
funcién del par friccion, sus asperezas, esfericidad y aclaramiento radial®*
funcionan en el organismo con un régimen de lubricacion especifico, puesto que

aprovechan el propio lubricante fabricado por el organismo.

En este sentido no es habitual que el liquido sinovial se utilice de forma
frecuente en la pruebas de simulaciones de desgaste de protesis de cadera y
por lo tanto las simulaciones son aproximaciones al entorno real “in vivo" en el
que reaimente va a trabajar tribolégicamente la prétesis’™ |, todo ello con el
afiadido de los diferentes comportamientos que pueden tener esta en funcién

de como varia la composicion del liquido sinowial frente a diferentes patologias.

Sin embargo estudios con sustancias similares en composicion o en
teoria con peor comportamiento como lubricantes nos dan idea de como se
comportan las articulaciones protésicas, en concreto las prétesis de cadera en

un entorno real in vivo.

Los lipidos y las proteinas son identificados como los componentes mas
importantes en la lubricacién en las articulaciones protésicas, particularmente
las proteinas presentes en el liquido sinovial. Para el caso de los fosfolipidos la
relacion entre la concentracion de fosfolipidos y el ratio de desgaste del
polietileno depende de la coexistencia con la concentracion de proteinas. En

soluciones bajas en proteinas, los fosfolipidos juegan un rol de lubncante limite
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reduciendo el desgaste, sin embargo el ratio de desgaste aumenta por aumento
la concentracion de lipidos con alto valor proteico. Y es que las proteinas
pueden unirse faciimente a las moléculas de lipidos para formar
lipoproteinas™ ***, Sin embargo otros investigadores han demostrado que las
moléculas de lipidos penetran en la masa del polietileno de ultra alto peso
molecular (UHMWPE) y este tiene un efecto plastificante sobre sus propiedades

mecanicas'* 3%

Habitualmente en pruebas de desgaste, in vitro, se utilizan
concentraciones de proteinas como lubricante y estas suelen oscilar entre 20
mg/ml a 35 mg/ml, para asemejarse en composicion proteinica al liquido
sinovial humano™*, Si la concentracién de proteinas es demasiado alta se
observa que las proteinas se degradaran mas rapido, formandose un
precipitado que actia como un lubricante solido el cual reduce el desgaste, pero
de una manera comparativamente anormal frente a la realidad. Si la
concentracion de proteina es demasiado baja, se ha comprobado que se
formaran capas de transferencia de polietileno para el caso que se use como

nucleo de cotilo dicho material®”".

De estudios realizados en simuladores de cadera con cotilos de
polietileno y con proteinas de suero bovino como lubricante se deduce que las
proteinas previenen el desgaste del polietileno evitando la capa de

transferencia®”. Para ello el suero bovino, que se use y que contienen las

38



proteinas que actuan como lubricante, debe estar al menos al 50% de

concentracion en proteinas”’.

Wang et al. estudiaron el efecto de la concentracion de proteinas y el
volumen de lubricante para el desgaste del polietileno en protesis, encontrando
que el precipitado de proteinas disminuia cuando el volumen del lubricante

aumenta y la tasa de desgaste actua de forma inversa®®

. La mayor tasa de
desgaste se logra con la menor concentracion de proteinas, 20 mg/ml, y se
tiene el menor indice de degradacion cuando el volumen de lubricante se
mantiene constante en 400 ml. El suero bovino con 65 mg/ml de concentraciéon
de proteinas muestra el mas alto indice de degradacion y la mas baja tasa de
desgaste™”,

Estudios con adiciéon de acido hialurénico en el suero bovino da menores
valores de desgaste en el polietilenom.

Sin embarge el uso de lubricantes en base a agua en simuladores de
articulaciones protésicas de cadera tiene como ventaja que no degrada el
polietileno durante la simulacidn pero la tasa de desgaste esta por lo general
muy por debajo de |la tasa de desgaste clinico comparado y calculado frente a
prétesis recuperadas®®.

En lubricacion con agua, la transferencia del polietilieno a la superficie de

63,518

contacto se da generalmente, pero no siempre Sin embargo la capa de

transferencia de polietileno no se observa en las protesis recuperadas o en

pruebas de desgastes si el suero se utiliza como lubricante™®.
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Las proteinas del suero usado como lubncante parecen ser las
responsables, ante |la ausencia de la capa de la transferencia de polietileno en
simulaciones con suero®#02%

Actualmente el suero es el lubricante mas popular en las pruebas de
simulacién de desgaste de prétesis articulares y sus matenales porque su
composicion estd mas cerca del comportamiento del liquido sinovial'®*. En
general las particulas de polietieno después de aisladas del suero bovino
utilizado como lubricante en los ensayos con simuladores de cadera y de los
tejidos penprotésicos que se han encontrado son similares y en un rango entre

0,1-1 4 m de tamafio™*¥",

Como se ha indicado el liquido sinovial de la articulacién protésica se ha
estudiado poco y sus propiedades son diferentes dependiendo del tipo de
protesis y la enfermedad que tiene el paciente y es que las diferencias de
viscosidad para cada persona o paciente se puede relacionar con la cantidad y
el peso molecular de los derivados del acido hialurénico presentes en el liquido
sinovial, como liquido proteico”. Sabemos que el acido hialurénico del liquido
sinovial de las articulaciones sin gran componente de inflamacién no esta
degradado conservando su peso molecular y manteniendo sus propiedades y

su viscosidad®?®®.

En el caso de enfermedades articulares inflamatorias el liquido articular
presenta una disminucion tanto de la concentracién de acido hialuronico como

de su peso molecular por lo que la viscosidad del mismo disminuye. Algo similar
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ocurre en el liquido procedente de revisiones de artroplastias articulares, donde
disminuye el acido hialuronico en comparacion con el liquido procedente de
articulaciones artrésicas. Seguramente porque la capacidad de formacion de
acado hialurénico, por parte de las células que recubren la neoarticulacion, esta
disminuida, encargandose los fibroblastos de la neocapsula de la produccién

del acido hialurénico®™” 7.

La wiscosidad optima es pues fundamental en la mejora de las
propiedades tribologicas, tal como al lubricacion, y mejora las condiciones
friccionales del par cartilago-cartilago, y también en los pares artificiales
utilizados en la fabricacion de artroplastias articulares. El ligquido sinovial
que encontramos en artroplastias fallidas es el que tiene la viscosidad mas
baja**"* Luego este lubricante fabricado por el organismo y que esta presente
en artroplastias articulares fallidas no parece ser el idoneo para estos
dispositivos dada su viscosidad y es que el liquido sinovial producido por el
organismo cuando se implanta una protesis (y ésta fracasa) presenta una
viscosidad disminuida, y por lo tanto unas propiedades tribolégicas no

optimas’”.

Pero como hemos diche la viscosidad del liquido sinovial en pacientes
con artroplastias es probablemente alge mas alta que la mayoria de los
lubricantes utilizados en los test de simulacion de protesis de cadera®, lo cual

valida sus resultados.
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En un resumen simple podemos decir que el regimen de lubricacién para
un par friccién o rodamiento de una superficie dura sobre otra blanda en las
protesis de cadera es una lubricaciéon en frontera o capa limite a mixta y para el
caso de dos superficies duras tenemos regimenes mixto y de pelicula
lubricante. Los implantes protésicos deben disefiarse teniendo en cuenta
aquellos criterios que los hagan funcionar en un régimen de lubricacion éptimo
con valores de 4 (lambda) que permitieran el régimen en pelicula lubricante o
hidrodinamico y es aqui donde los implantes de cadera ceramica sobre
ceramica 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 superficies de contacto asi como la dureza del matenal y

elasticidad del material'®,

El liquido sinovial con sus moléculas de proteinas puede separar las dos
superficies evitando o ayudando a evitar un mayor desgaste’*®, por ello los
simuladores de test de cadera usan como lubricante sustancias lo mas similares
posible al liquido sinovial y esta ampliamente extendido el uso de lubricantes en
base a proteinas de suero bovino con concentraciones de proteinas que suelen

| ¥ y al menos al 50%%°, y es que la

oscilar entre 20 mg/ml a 35 mg/m
ausencia 0 muy baja concentracion de las proteinas son las responsables de
una mayor degradacion o presencia de capa de transferencia de los

polietilenog®>#0238373

42



De todo lo investigado hasta el momento se sigue desprendiendo que la
verdad del mecanismo de lubncacion de las articulaciones naturales o de las
protesis se encuentra todavia en disputa aunque todas estas investigaciones

nos acercan a un modelo 6ptimo para reproducir simulaciones tribolégicas.

1.4 DESGASTE

En este apartado nos centraremos fundamentalmente 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''®'¥/#!#.

+ Adhesion: Si existe afinidad atémica entre las particulas de las
superficie de contacto, tal que las particulas del material con
fuerzas de cohesion mas débiles son arrastradas o atraidas por
las fuerzas de adhesion en la friccion. Este tipo de desgaste
aparece cuando la pelicula de lubricante no tiene el espesor

suficiente y permite el contacto de los puntos mas altos de las
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superficies. Las particulas desprendidas en esta friccion pueden
por lo tanto unirse o soldarse al otro elemento o permanecer libre
entre las dos superficies dando lugar a un desgaste abrasivo.
Podemos sefalar que es tipico del desgaste adhesivo la
transferencia del material blando, como el polietileno, sobre el
duro produciéndose el fendmeno de la transferencia por friccion y
formando las denominadas capas de transferencia las cuales son
observadas en todos los materiales.

Abrasion: Se produce cuando las microasperezas o rugosidades
de la superficie dura o aspera se deslizan respecto a otra blanda
ocasionandole surcos con desprendimiento de debris. Es un
fenomeno de mayor importancia si existen grandes esfuerzos y
uniones quimicas entre las superficies de contacto. Es la razon del
efecto autopulido en el periodo inicial de una protesis articular.

Por tercer cuerpo o contaminante abrasivo. Es una variante del
desgaste abrasivo puesto que las particulas o restos provenientes
del desgaste abrasivo actuan como elementos extrafios entre las
dos superficies produciendo concentraciones locales de elevado
esfuerzo provocando abrasion en una 0 ambas superficies. Es
fundamental pues la presencia de particulas interpuestas entre las
dos superficies, debido por ejemplo al desgaste adhesivo o por
particulas existente en el medio, y estas se encargan de

desprender nuevas particulas de las superficies a medida que se
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deslizan una sobre la otra. De ahi la importancia de la dureza
superficial de las superficies en contacto

¢ De transferencia: Varante del desgaste por abrasiéon en la que
ademas se forma una pelicula lisa proveniente del material blando
que se fija sobre el duro y aspero que rellena los huecos de las
microasperezas dando lugar a los mismos efectos que un tercer
cuerpo.

+ Desgaste por fatiga: Debido a las cargas ciclicas y pérdida de
material por esfuerzos cortantes elevados y concentrados
ocasionan las grietas iniciales que dan lugar a la fractura de la
protesis. Por esto es importante que las superficies en contacto
estén suficientemente endurecidas y tengan el grosor adecuado. Y
es que un ajuste defectuoso puede aumentar los esfuerzos por
contacto y el matenal mas 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 polimero
usado en la prétesis sea delgado se produce su agrietamiento y

rajaduras por fatiga en forma tangencial a la superficie.

El desgaste de los materiales se mide por el indice de desgaste o
volumen de material perdido por unidad de superficie, 0 espesor perdido
perpendicularmente a la superficie, por unidad de longitud de deslizamiento

relativo, véase la Tabla 2. Luego en prétesis el desgaste lineal se hace
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referencia a la distancia entre dos puntos, este desgaste provoca aproximacion
entre cotilo y cabeza femoral. Se puede medir radiologicamente. El desgaste
volumeétrico mide la cantidad de matenal que se elimina de las superficies en
contacto, este depende todos los factores enumerados hasta el momento'*#*,
La curva del desgaste es caracteristica™’, 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
curvilinea por pérdida de peso con comelaciéon entre pérdida de peso y distancia
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 gréfica se linealiza, 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.

[} s Drgtancia de dekzamenio

Figura 15. Grafica de velocidad de desgaste.

Velocidad de desgaste medida como pérdida de masa por unidad de
distancia de deslizamiento (M,, pérdida de volumen o peso del material
superficial).

Fuente: Ferrer et al. 2003. Tecnologia de materiales.
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15, tenemos tres fases de desgaste

.

Asi en el desgaste protésico, al igual que en la grafica de la Figura

217,323,361,

Cuando se inicia el movimiento, fase Redding-in (running-in), Tramo OA,
que se comesponde con el periodo inicial de autopulido de las
superficies en contacto. En concreto las préotesis de par de friccion de
dos superficies duras en este periodo de desgaste por rodaje se da
mayormente durante el pnmer millon de ciclos de uso fundamentalmente
por los puntos discordantes debidos a las asperezas de la superficie y
su esfencidad, hasta conseguir el autopulido y el acoplamiento
natural®*®.

Fase steady-state, Tramo AB, en condiciones adecuadas de lubricaciéon
dando lugar a una baja friccion y por lo tanto a un menor desgaste con
caracter cuasi lineal. Podemos decir que se instaura a partir del afio de
la cirugia.

Fase final o end-point, Tramo B, donde se produce un pronunciado
desgaste final por aumento del aclaramiento radial o coaptacién articular
que da lugar a una alta friccion dando lugar al fallo protésico

acompafnado o no de osteolisis debido al debris.
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Sin embargo los mecanismos principales de desgaste en las
articulaciones de cadera protésica son adhesivos y abrasivos, y es que el
desgaste adhesivo es el responsable de la producciéon de una enorme cantidad
de particulas de desgaste, sobre todo en el polietileno, y esto es por el régimen

de lubricacién de la friccion®.

Veamos en la Tabla 5 ratios de desgaste encontrados para diferentes

pares de friccion obtenidos por test y por recuperacion de protesis'™:

Ratio desgaste lineal
Par friccion Ratio de desgaste volumétrico (mm®/afio) At m/afio)
UHMWPE-metal 30-100 100-300
UHMWPE-ceramica 15-80 50-150
Metal-metal 0,1-1 2-20
Ceramica-ceramica 0,051 1-20

(Sa estma 1 afc= 1 milkdn da cickos del simulader),

Tabla 5. Ratios de desgaste volumétrico y lineal en implantes de
cadera.

Fuente: Jin ZM, Medley JB, Dowson D. Fluid film lubrication in artificial hip
joints. Edited by: Dowson D, Priest M, Dalmaz G, Lubrecht AA. In: Tribological
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 polietileno®*®°, sin embargo
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pruebas experimentales in vitro, diferentes a las utilizadas iniciaimente de
simulacion de desgaste reciproca y agua como lubricante, pero Wang et al.*”?
demostraron que el factor desgaste en pruebas de movimiento multidireccional
mediante lubricacion a base de proteinas era aproximadamente proporcional a
la raiz cuadrada de la rugosidad de la cabeza femoral*®"*.

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 visto 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'™.

Diferenciamos desgaste de dureza, la dureza viene asociada mas a la
rotura del material protésico pero el desgaste con el debrnis y este asociado al
aflojamiento aséptico, independientemente del fallo mecanico, que es dificil de
detectar y que provoca complicaciones a largo plazo de pérdida de hueso y por
lo tanto no permiten un reemplazo protésico adecuado futuro’*! 157194

Luego es importante que los biomateriales que conforman las protesis
articulares tenga la suficiente dureza para soportar esfuerzos sin deformarse
permanentemente y mucho menos que su estructura alcance la rotura.

Por motivos tribolégicos siempre ha de utilizarse el material mas duro en
la superficie convexa (cabeza femoral o condilos femorales) y el material mas

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

mas blanda que la concava acarrearia un desgaste muy rapido, habiéndose
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ensayado estas combinaciones con efectos catastroficos en la década de los
afios setenta, en las protesis de Weber®™

Estudios experimentales in wvitro dan apoyo a observaciones clinicas de
mayor desgaste en funcion de la posicién angular de la copa acetabular para el
par metal-metal y la alineaciéon de las cabezas femorales descubriéndose este
factor como importante en el desgaste in vivo'® 153

En este sentido y relacionado con la anterior esta el concepto de
restauracion del voladizo (Offset) femoral, dado que |a tension inadecuada de
partes blandas es la causa frecuente e infravalorada de fracaso en artroplastia
total de cadera primaria y de revision®?. Por esto las protesis actuales han
redisefiado su forma con el fin de minorar dicho efecto. Ya Charnley prestd
atencién al problema aplicando la solucion de la medializacion del componente
acetabular®. El efecto de no restaurar adecuadamente el voladizo femoral no
solo tiene reflejo en mayor cojera, fatiga, necesidad de baston sino que
aumenta la fuerza resultante en la articulacion de la cadera con efectos pues
sobre el desgaste del par friccion’® 94306322

Varios factores determinan el valor del voladizo femoral natural que se
mueve en un rango cérvico-diafisario de 105,7° a 154 5° un fémur grande
tiende a tener un voladizo mayor que los mas pequefios y las cadera con un
angulo cérvico diafisario varo tienden a tener un voladizo mayor que las que lo
tienen valgo®*?*®. Y precisamente dicho angulo es que debe reproducir el

implante teniendo en cuenta que con angulos cérvio-diafisarios menores

generan menor fuerza sobre el acetabulo 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 protésicos®’32%

Por otro lado, un fendmeno también habitual en el desgaste en pares de
friccion de superficies duras (mas normal en ceramicas) es el desgaste en
banda, que nos es sino una linea de banda creciente que se forma en la

cabeza femoral (1-60 um) y también presente sobre el borde acetabular debido

al desgaste por cargas en el reborde de la copa acetabular’®®.

En el desgaste diferenciamos entre cantidad, numero y tamafio de las
particulas del debris estos tres conceptos los aglutina ratio de desgaste
volumétrico o lineal ya comentado pero es de importancia el tamafio de las
particulas o detritus generado por el par friccion de la protesis®’. Se ha

demostrado que un rango de tamafo de las particulas de 0,2-7 4 m puede

desencadenar respuesta inmune con mayor reaccion
osteolitica'3141157188.1833%0  Eota osteolisis, ver Figura 16, se da en mayor
medida en lo pares de friccion de superficie dura sobre blanda al tener no solo
mas desgaste sino un tamafo de particulas mayor y en particular el
polietileno®*®*™. Sin embargo en los pares de friccion de superficies duras no
solo generan menos particulas por su menor desgaste sino que el tamafio de
las particulas es menor y en consecuencia la reaccion autoinmune es menos
intensa. Por el contrario al ser las particulas de menor tamafio, estas pasan con
mas facilidad a los canales linfaticos con las consecuencias de probable riesgo

de cancer*®.
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Al principio la mayoria de las investigaciones sobre las particulas de
desgaste se centraban en las tallas de particulas mas pequefas tipo submicron
y su distribucion en los tejidos periprotésicos, porque parecian ser las
causantes de la actividad de los macrofagos y por tanto de la osteolisis, y asi lo
indicaba estudios del momento. Pero Tipper et al.**’ demostraron que un
relativo y pequefio nimero de grandes particulas podian dar lugar a una mayor
proporcion de desgaste volumétrico total aun con una baja actividad

biologica®®***.

En esto los macréfagos juegan un papel fundamental en la reaccion
tisular y la respuesta inmune. Ellos reconocen y fagocitan las particulas,
generando citosina locales que influyen en las reacciones celulares puesto que
la friccion y el desgaste de los componentes del implante protésico genera

microparticulas en un rango de tamafo de 1-10 mum y nanoparticulas en el

rango de 10 hasta 1.000 nm *® Y es que incluso en el UHMWPE se han
reportado particulas de talla nanométrica no solo en estudios in vitro con

simuladores sino en tejido periprotésico®'®2%

Luego el desgate volumeétrico o lineal asociado con el tamafio de las
particulas del desgaste genera un problema que se ha estudiado
profundamente. Y como las investigaciones estan limitadas por la tecnologia de
deteccion actualmente existente, la tecnologia informatica también aporta al

cirujano herramientas cada vez mas potentes para detectar estos procesos de

52









El desgaste volumeétrico o lineal nos da la referencia en cuanto a cantidad
concentracion del desgaste pero ademas es importante conocer el tamafio de la
particula que este genera ya que las morfologia del debns influira en provocar
una reaccion biolégica particular o diferente, mayor o menor.

Tradicionalmente la prediccion clinica de los dispositivos protésicos y sus
diferentes materiales han sido evaluados con estudios in vivo por recuperacion
de protesis en cirugias de reemplazo o in Vitro mediante test de simulaciéon en
laboratonio, lo cual permite medir el desgaste volumétrico y el ratio y talla de la
tipologia de particulas por ciclo simulado.

Esto es particularmente util dado que el desgaste en funcion de los
parametros de concentracion volumeétrico o lineal, talla o rangos de tallas de las
particulas asi como la respuesta biologica o inmunologica ante estos residuos
sera el mejor indicador de la osteolisis potencial para cada par tribolégico. Asi
otro método que ha sido aplicado en la investigacion de la respuesta biolégica
ante el desgaste de los diferentes pares de friccion son los modelos
matematicos predictivos®®®.

Destacamos el método predictivo implementado por Fisher et al.'** para
prediccion de la osteolisis potencial por particulas de desgaste en simuladores
con distintos tipos de UHMWPE o distintos disefios. Este investigador uso la
Actividad Biologica Funcional (FBA). Distinguiendo, C(r), concentraciones

volumeétricas de particulas en intervalos de tres diferentes rangos. Rangos
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determinados en estudios previos; primer rango, <0,1-1,0 g4m, segundo rango,
1,0- 10,0 gm y tercer rango, >10,0 xm.

Luego en los estudios con simuladores in vitro se obtienen las diferentes
concentraciones volumétricas por rangos C(r)asumiendo un grosor constante
de particula. Por otro lado la actividad biologica B(r)es tomada como una
funcion del parametro rango de talla de las particulas del debns. En el modelo
en concreto indicado se usaron macrofagos de donacion humana para estudiar
la respuesta, utilizando marcadores de actividad biologica se nomalizd la
misma para cada intervalo de rangos de particulas y se definié la Especifica
Actividad Biologica (SBA), en este caso del debris del UHMWPE, calculada por
integracion de la actividad biolégica B(r)y de las concentraciones volumétricas

de particulas C(r), tal que'*:

SBA = j;z:"C(r)B(r)

Luego siguiendo este modelo podemos saber, para cada mecanismo y
material, cual es su Actividad Biolégica Funcional (FBA) dado que esta es el
producto del ratio de desgaste volumétrico obtenido (mm*/millon de ciclos en

simulador) por la Especifica Actividad Biologica'** (SBA):



FBA=V x SBA

Estos meétodos predictivos abren otro horizonte investigador “in vitro"
sobre las particulas generadas en el desgaste y su repercusion bioloégica que
aporta claridad sobre la conveniencia de determinados matenales y el disefio
optimo en las prétesis.

La actividad es otro factor que evidentemente afecta directamente al
desgaste. Asi en estudios sobre la frecuencia y duracion de la actividad diaria
en pacientes después de una artroplastia total de cadera demuestra que la
frecuencia y tipo de actividad en la mayoria de los pacientes se distribuye por
frecuencias e importancia de la siguiente manera: un 44,3% del tiempo en
posicion de sentados, un 24 5% en posicion de pie, un 10,2% caminando,
acostado un 58% y subiendo y bajando escaleras 0.4%. Siendo ademas la
media de aproximadamente 1,1 millones de pasos por afio®®.

Como todos experimentamos, el desgaste es una funciéon del uso del
implante y se reporta la significativa correlacion entre |la progresion del desgaste
del implante y la especifica actividad del paciente, medidas en pasos por
dias™.

La actividad humana es altamente variable y es obvio que |los periodos
de descanso forman parte sustancial de dicha actividad 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 mas frecuencia
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(100 veces por hora). Luego los penodos de descanso puedan ser perjudiciales
porque estos pueden causar disrupcion de la lubnicacion. Y es que para cada
par friccion la respuesta del desgaste ante el periodo de descanso es diferente,
asi un estudio®® indico que el par ceramica-ceramica muestra el menor
incremento de coeficiente de friccion de estatico a dinamico tras el periodo de
descanso, para el caso de polietileno frente a ceramica o metal mostré mas
bajos valores de friccion tras algunos periodos de descanso y curiosamente la
friccion metal-metal muestra el mas alto aumento en la friccion después de
inicial el movimiento (aumentando hasta 2 6 veces tras descansos de 60 s). Por
esto la frecuencia de carga durante el caminar es la mas importante actividad
analizada en los test de desgaste?®®2533%0

En el estudio del desgaste para cada par de friccién de las protesis de
cadera es de atencion en las investigaciones el uso del tribébmetro, como
adelantamos en la introduccion, siendo particularmente interesante el que estos
reproduzcan lo mas fiel posible las condiciones dinamicas, cinematicas y
medioambientales de la articulacion. Asi en los estudios de estimaciones
preclinicas del desgaste de las articulaciones protésicas son usados los test de
simulacién o tnbémetros “pin-on disk™ o “pin-on-plate” sobre todo en las fases
iniciales experimentales con nuevos matenales. Las condiciones dinamicas,
cinematicas y medioambientales por lo tanto son continuamente revisadas para
lograr condiciones que se asemejen a las de trabajo “in vivo” por parte de la
articulacion protésica aunque en algunos casos la evaluacion en laboratorio no

prevea fallos de los nuevos productos'®. Y es que la cadera como articulacién
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sinovial humana con movimiento en los tres ejes y como consecuencia
asemejar este tipo de movimiento en el tnbometro o test tendra un impacto
sobre el desgaste resultante y este desgaste se aproximara mas a los
resultados de los implantes estudiados por extraccion®®.

Esto explica que con diferentes tipos de experimentos con diferentes
simulaciones de friccion en cada modelo de tribometro den diferencias en los
ratios de desgastes y esto sugiere ademas que para diferentes pacientes con
condiciones protésicas similares tengan tan diferente vanacion clinica del ratio
de desgaste "in vivo™®.

Luego partiendo de la eleccidon de la adecuada técnica quirdrgica, el
desgaste en el par friccion de una prétesis esta comrelacionado con multitud de

parametros que estudia la tribologia, tales como:

* Dureza y elasticidad adecuada de sus materiales

¢ Angulo de posicionamiento copa y cabeza femoral.

* Adecuado voladizo femoral. Offset

e Aclaramiento radial, por posicion polar 0 mesopolar entre
cotilo u cabeza femoral. Permite un mejor régimen de
lubricacion.

¢ Rugosidad superficial del par. Con una buena esfericidad.

+ Diametro de las superficies en contacto.

e Buena calidad de liquido periprotésico, viscosidad.

o Resistencia a la comrosion o el deterioro.
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Una protesis disefiada optimizando dichos factores tendra la mayor
garantia de éxito tribolégico con un largo horizonte temporal. Y es que minorar
el desgaste no solo se persigue con el objetivo de evitar la rotura del par friccion
y por lo tanto su durabilidad sino evitar el problema silencioso del debris que
genera la friccion dando lugar a posibles tumores y al aflojamiento aséptico por
deterioro del hueso de la cavidad acetabular, convirtiendo las operaciones de
revision o reemplazo en mucho mas complejas y costosas.

En los apartados siguientes desglosaremos particularmente como es el
desgaste para cada tipo de par friccibn en las protesis articulares de

artroplastias totales de cadera.

1.5 CORROSION

En el caso de las articulaciones naturales el hueso esta sometido a un
proceso de remodelacion permanente, que aporta tejido alli donde se necesita y
lo retira de donde no, si por un esfuerzo excesivo sufre algun dafio, el propio
cuerpo procede a repararlo. En los matenales protésicos no ocurre esto. Si se
produce una fisura en la protesis, el cuerpo no va a poder reparar el dafio y si
aparece esta seguira creciendo hasta la rotura de la protesis. De ahi que para

las protesis sea necesario usar metales de alta resistencia, pero también deben
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cumplir otra condicion y es que sean compatibles. Se habla de
biocompatibilidad con los tejidos del organismo evitando asi la corrosion u
oxidaciéon del medio organico.

La corrosion por lo tanto describe la destruccion de los materiales causada
por la interaccién de estos en el medio que los envuelven. Asi existiran cambios
quimicos, electroquimicos y de disolucion fisica. Los metales, las ceramicas y
los polimeros pueden ser corroidos aunque el término en la mayoria de los
casos se asocia con la degradacion metalica en ambientes acuosos 0 no
acuosos alterando la superficie del material. Asi la tribocorrosion es un proceso
de degradacion material que resulta de desgaste mecanico y quimico de forma
simultanea. La liberacion de iones en el caso particular de protesis metalicas a
través de la comosidn puede afectar seriamente la integndad de las
articulaciones protésicas dando lugar a una reaccion adversa biolégica y por
ello la velocidad de degradacion de los materiales protésicos es digno de tener
en cuenta en los materiales usados en las protesis®™®. Por definicion, se dice
que un material libera una concentracion de iones superior a 10° por mol es
corrosible, luego todos los metales se corroen y el grado de corrosion depende

de la composicion del material*,

Por esto en la utilizacion de protesis se busca la biocompatibilidad de los
materiales con el fin de prevenir fallas por los mecanismos degradativos de la
oxidacion o corrosion, ademas de conseguir evitar su rechazo organico una vez

implantadas manteniendo su estabilidad sin originar estas reacciones adversas
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durante penodos prolongados de tiempo, con exigencias de mas de 20 afos,
debido a la tendencia al aumento de la longevidad asi como la aplicacion de
protesis a pacientes cada vez mas jovenes. De aqui el particular interés de los
estudios “in vivo" de los efectos a largo plazo debido a la presencia de iones
metalicos en el cuerpo humano, aparte del factor de sensibilidad biolégica frente
a los metales que existen en determinados pacientes®*?. En el caso de protesis
metalicas, estas tienen tendencia a la corrosion lenta®®®.  Asi efectos tales
como el dolor y la irritacion estan asociados a determinados implantes de acero
inoxidable debido a la liberacion de iones de niquel®*® como consecuencia de

determinados procesos de degradacion por corrosion del material.

El acero inoxidable se corroe con mas facilidad que las aleaciones a base
de cobalto o titanio. Para evitario se utilizan entre otras técnicas la inmersion de
estos en soluciones acidas que den lugar a superficies resistentes a la
corrosion, técnicas aplicables tanto sobre el acero inoxidable como en las

aleaciones a base de cobalto®'.

De por si la tendencia natural de los metales y las aleaciones es hacia la
comrosion puesto que el dxido metalico o producto final de la reaccion corrosiva
es electronicamente mas estable que el metal del que parten, salvo que
tratemos con los metales mas nobles lo cual no es el caso en protesis de
cadera. Asi conviene estudiar |la reactividad del metal en el medio electrolitico

implantado, véase la Tabla 6 algunos materiales en suero equino.
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Matorial Potencial (V)
Titario as
Niobio 185
Taraio 165
Patmnd 1,45
Paladio 135
RAodio 118
indio 1,15
Qo 10
Alsacksn Cr-Ni-Mo 0,880,875
Cromo 0.7s
Alsacion Cr-Co-Mo 0.75/0.65
Asackin Cr-Co-Mi ors
Acoro inox. 316L 048
Alsackan Ni-Cr-Fe 0,350.25
2Zirconio o
Niguel 020
Alaacidn Ni-Cr-Al-Mo 0.16
Tungsteno 0.12
Puata 0,11
Molbdeno 0,020
MAeacion Cu-Ni 0,020
Cobia -0,030
Vanadio -0.070
Bronce al aluminio -0.080
Bronce ol astafo 0,080
Alsacidn Ni-Ag 0,10
Latén almirantazge 0,10
Ladn 0,11
Esaho 0,20
Antemonic -0.25
Algacdn N-Mo-Fe -9,304-0,33
Cobaito 035
Alsacién Al-Cu -0.50
Alumrinio 0,60
Caomio 0.65
Alaacion Al-Mg 0,65
Zinc .95
Manganeso -1,08
Magnesio 1,55

Tabla 6. Serie galvanica en suero equino®.
Fuente: Titanium alloys in surgical implants STP 796. American Society for
Testing and Materials 1983.

Existen diferentes mecanismos de corrosion identificados “in vivo" sobre los

materiales protésicos metalicos®'*?# y estos son:
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Ataque uniforme: Es de tipo frecuente, El matenal metalico implantado
al estar inmerso en liquidos corporales que actua como solucion
electrolitica conductora, entonces el metal libera de iones metalicos que
se une al hidrogeno y al oxigeno del medio.

Ataque galvanico: Si dos metales distintos o con diferentes areas y
niveles de energia se encuentran en proximidad estrecha inmersos en un
medio ambiente similar a solucion electrolitica como la del medio
biolégico de las protesis de cadera estos actuan convirtiéndose uno en
anodo y otro en catodo generandose una diferencia de potencial que
tiende a oxidar al anodo. Este fendbmeno debe ser muy tenido en
consideracion en las protesis modulares y a la hora de combinar
componentes de distintos fabricantes, metales o aleaciones. Este tipo de
corrosion puede minorarse con la combinacion del metal con una
superficie no metalica bien de polietiieno o bien de ceramica donde,
probablemente independientemente del régimen de Ilubricacion, el
desgaste corrosivo se da en menor medida'?.

Corrosion en las fisuras: La existenca de este tipo de grietas crean un
fenbmeno similar de diferencia de potencial con generacién de iones
metalicos afectado a su vez por el pH del medio.

Por picaduras o punteado: Se da por atague localizado e implica gran
liberacion de iones metalicos ademas de generar el propio dafio en la
pieza protésica, Estas picaduras pueden iniciarse por defectos o roturas

de la pelicula pasivante (localizadas en fisuras, por defecto de
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fabricacion, inclusiones no metalicas, etc.). Con esto el area minima de
contacto de la picadura resulta anodica respecto al resto del matenal con
lo cual el pH en el fondo de la picadura baja acelerando la velocidad de
corrosion del material. Con lo cual la falla se autoalimenta evolucionando
hacia condiciones de maxima agresividad. Es importante pues conocer la
susceptibilidad a la picadura de los materiales protésicos, dado que es
mas sensible los metales de acero inoxidables que las aleaciones de Co-
CrodeTi.

Corrosion intergranular: Los bordes de los granos metalicos de la
superficie estructural de la aleacidn actuan unos como anodos o catodos
respecto del resto de granos de la estructura superficial estableciéndose
la diferencia de potencial, bien por focalizacion de impurezas que se
ubican pues en un area determinada o por precipitado de particulas.
Corrosiéon bajo tensién o por esfuerzo: Es una forma de corrosion
localizada cuando el metal esta sujeto simultaneamente a una tension de
traccion y a un medio corrosivo, entonces la capa de pasivacion puede
resultar afectada provocando una aceleracion de la corrosion.

Corrosién por rozamiento o calado: Cuando las dos superfices
protésicas metalicas estan en contacto con movimiento relativo y se
combina el fendbmeno mecanico del desgaste por abrasion con el
electroquimico de la corrosion, puede darse entre un tomillo acetabular y

la copa o entre la cabeza femoral y el vastago.
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- Corrosion-fatiga: Se produce la fractura del material debido a la
interaccion de la reaccion electroquimica que produce dafio mecanico
mayor y esto se produce dado que en la prétesis se dan los factores de

movimientos ciclicos y cargas mecanicas.

Una forma de actuar contra estos fenomenos es mediante la pasivaciéon
que consiste en generar una pelicula homogénea o depdsito muy adherente y
compacto de productos de reaccidon sobre la propia superficie tal que vuelva a
dicha superficie impermeable y constituya de por si una barrera que previene la
permanente corrosion al evitar dicha barrea el contacto entre el metal y el medio
biolégico agresor. En particular este proceso de pasivacion puede generarse;
de forma natural por autopasivacion en aleaciones de titanio, aunque muy
sensibles a rayaduras y cambios de pH o de forma inducida mediante diferentes

técnicas entre las que se cuentan la de inmersion en soluciones acidas'®

214,222

El caso de la degradacion oxidativa del UHMWPE esta considerada como un
mecanismo adverso que deteriora las propiedades de dicho materal una vez
implantado “in vivo®™ y con un efecto pronunciado a causa del desgaste del
material por la propia friccion. Y es que la oxidacion comienza durante la
fabricacion y continua durante toda la vida del implante, este proceso fragmenta
las largas cadenas del polietileno obteniendo cadenas de menor peso molecular

que forman radicales libres®.



En este sentido se debe vigilar el proceso de esterilizacion con
imadiacion gamma en atmosfera con aire por el nesgo de generar radicales
libres dentro del polimero®®. La esterilizacién en vacio o en atmoésfera inerte
que mejora el entrecruzamiento del UHMWPE vy evita los procesos oxidativos
parece mas apropiada en esta fase frente a la esterilizacion con éxido de etileno
que no mejora el entrecruzamiento®®®,

Algunos estudios sugieren que la cadena molecular del polietileno
UHMWPE se ve afectada por los constituyentes del liquido sinovial que con los
radiales libres forman peroxidos e hidroperoxidos que al romperse reducen su
peso molecular pero con un aumento en la densidad debido a la post-
cristalizacion de estas cadenas de polimeros rotas''*?'232% empeorando su
resistencia al desgaste y a la fractura®®. Otras investigaciones sugieren que los
radicales de peroxido podrian generarse “in vivo® bien por la propia actividad
biolégica de las células inflamadas y el polietileno o bien mecanicamente por las
roturas de cadenas del polimero en la propia abrasion. Con lo cual estos
radicales contrbuirian al proceso de degradacion oxidativa de la superficie
friccional del UHMWPE®.

La degradacion oxidativa pues ademas 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 todavia no estan claro los mecanismos de la
degradacion oxidativa del UHMWPE en las articulaciones protésicas “in vivo"

dado que otros estudios ponen en duda los valores de la oxidacion del
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polietileno obtenidos por mediciones con espectroscopia infrarroja ya que los
resultados pueden estar errados por los acidos grasos absorbidos asi como
otros contaminantes por parte de las copas acetabulares rescatadas'®3!.

Las ceramicas usadas en las superficies friccionales de las protesis de
cadera estan formadas particularmente por 6xido de aluminio Al;Os 0 por éxido

de circonio®™

ZrO,. Particularmente la cristalografia de la alumina, éxido de
aluminio o a-alimina consiste en cristales hexagonales y gracias a la misma se
mantiene como material muy estable en entornos biolégicos®®.

Son materiales inorganicos no metalicos cristalinos con un elevado numero de
enlaces ionicos®. Su principal ventaja es que son altamente biocompatibles
comparativamente con el polietileno y los metales usados en las superficies
friccionales'"®.

La ultima generacion de implantes de cadera de aliumina, tienen un
tamafio medio de grano inferior a 3 pm y alcanzan un valor de resistencia
mecanica de aproximadamente 800 MPa. Teniendo en cuenta que la
resistencia mecanica de los pnmeros implantes desarrollados en este material
en los afos 70 era del orden de 400 MPa se pone claramente de manifiesto el
progreso realizado en los ultimos 30 afos a la hora de procesar este tipo de
materiales. Sin embargo, el valor de tenacidad en estos implantes es inferiora 3
MPa-m'?, por lo que siguen siendo materiales fragiles y poco tolerantes a los
defectos. Otro problema muy importante relacionado con los biomateriales

ceramicos es que son susceptibles a que en ellos se produzca un crecimiento

de grieta para valores de intensidad de tension aplicada por debajo de los
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valores de resistencia a la fractura y a la Tenacidad (MPa-m'?). Este fenomeno
es conocido como “crecimiento subcritico de grieta” y es muy sensible a las
tensiones y a factores ambientales como el agua, el vapor de agua vy la
temperatura. Debido a esto, la grieta sigue creciendo y cuando alcanza el
tamafo critico, el material se rompe de forma catastréfica, lo que a menudo
ocurre tras un periodo de tiempo elevado™’.

El crecimiento subcritico de grieta en materiales bioceramicos se atribuye
a la comrosion asistida por tension en punta de grieta o en algin defecto
preexistente del material y resulta de la combinacion de las altas tensiones
generadas en la punta de la grieta y la reaccion con el agua o el plasma
humano®. Existe un valor umbral de intensidad de tensiones por debajo del
cual no se produce este fenémeno y la grieta no avanza. Este valor es una
propiedad mas intrinseca del material si se compara con el valor de su
Tenacidad. Cuanto mayor es el valor umbral de la intensidad de tensiones,
mayor es |a fiabilidad del material y por tanto mayor sera su vida media. Asi los
valores umbrales de intensidad de tensiones de la alimina y la ceramica de
circonia mas conocida (3Y-TZP) son relativamente bajos, del orden de 2,5y 3,1
MPa-m'? respectivamente®s75143

Resumiendo para el caso de las ceramicas biocinertes como las utilizadas
en los pares de friccion no sufren cambios quimicos notables cuando se
exponen a fluidos fisioloégicos y mantienen sus propiedades mecanicas y fisicas

durante largos perniodos de tiempo y normalmente la respuesta del cuerpo a
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este tipo de ceramicas es la formacion sobre su superficie de una capa fina de

tejido fibroso con un espesor del orden de micras o menor>> %143,

1.6 LA PROTESIS EN LA ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA Y PAR
FRICCION

La artroplastia de cadera se refiere al reemplazo de la articulacion
completa o parcial de la cadera por un implante protésico y podemos agruparlias
en dos grupos®®":

La hemiartroplastia que comprende el reemplazo de la cabeza del féemur
por una protesis, al mismo tiempo que se retiene el acetabulo natural y el
cartilago acetabular. El tipo de hemiartroplastia puede dividirse en dos
grupos. unipolar y bipolar.

o Hemiartroplastia unipolar: Los primeros diseflos de
hemiartroplastia son los mas conocidos e incluyen la protesis de
Moore (Moore 1952) y la prétesis de cadera de Thompson FR
(Thompson 1954). Estos son implantes de metal de una sola pieza
y, después de 40 afos desde su introduccion, siguen siendo las
dos protesis para hemiartroplastia que se utilizan con mas
frecuencia®'. Estas protesis se disefiaron antes del desarrollo del

cemento 0seo polimetiimetacrilato y, por lo tanto, se insertaron
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onginalmente como “ajuste a presion”, La protesis de Moore tiene
un vastago femoral fenestrado y un vastago cuadrade con una
acodadura que permite la estabilizacion dentro del fémur y, de
esta manera, ewvita la rotacion en el canal femoral. Generalmente,
se utiiza sin cemento y, a largo plazo, se produce la
oseointegracion en el interior de las fenestraciones. La protesis de
Thompson tiene un vastago mas pequefio sin fenestraciones vy,
actualmente, con frecuencia se la combina con el cemento.
Existen otros disefios de hemiartroplastias unipolares que se
basan en los vastagos utilizados para el reemplazo total de
cadera. Segun el disefio del vastago, se pueden utilizar con 0 sin
cemento.

Prétesis bipolares Estas protesis estan disefiadas para permitir
el movimiento, no solo entre el acetabulo y la protesis sino
también en una articulacion dentro de la misma protesis. El
proposito de la segunda articulacion es reducir el desgaste
acetabular. Algunos de los primeros disefios de esta protesis
poseian una articulacién tipo mufién, que permite el movimiento
axial entre la cabeza y el cuello de la protesis, por ejemplo, la
prétesis de Christiansen. La articulacion mufién ha sido superada
por el tipo de bola y cotilo que permmite el movimiento universal en
la articulacion interior. Este tipo de protesis tiene una cabeza

metalica interior esférica con un tamano de 22 a 36 milimetros de

71



diametro. Esta cabeza esta contenida en una cubierta de
polietileno que a su vez, esta esta rodeada por un capuchon de
metal. Existen muchos tipos diferentes de protesis con diferentes
disefios de vastagos. Entre los ejemplos de las proétesis bipolares
se encuentran las prétesis de Charnley-Hastings, de Bateman, de
Giliberty y de Monk, pero existen muchos otros tipos con
diferentes disefios de vastagos. El concepto bipolar se desarmolio
aun mas mediante la incorporacion de una articulacion modular en
algunas de las protesis. Se trata de una articulacion troncoconica
en la que una cavidad en la cabeza de la protesis encaja en una
prolongacion troncoconica del vastago. La articulacion modular
permite la utilizaciéon de diferentes vastagos con o sin fijacion de
cemento. Esta disponible una variedad de cabezas diferentes y las
opciones incluyen una cabeza articulada bipolar, una cabeza

ceramica o una cabeza unipolar simple.

El reemplazo total de cadera o artroplastia total de cadera (ATC)
comprende el reemplazo del acetabulo ademas de la cabeza del fémur.
A menudo el nucleo del componente acetabular esta fabncado con
polietileno de alta densidad, este es soportade por una copa de metal
que con frecuenda, se fija con cemento. Los vastagos femorales pueden
mantenerse en su lugar con cemento o pueden insertarse como "ajuste a

presion” sin cemento. Existen numerosos disefios de artroplastia total de









Luego existen numerosos tipos de protesis con distinta evolucion
historica®'®, asi por ejemplo en la década de los 70 y continuando a través de
siglo XXI la cirugia ortopédica ha pasado de la cementacion en hueso a fijacion
directa en busca de la osteointegracion de la prétesis articular de cadera. Esto
gracias al desarrollo de nuevos vastagos y copas acetabulares mejorando la

calidad y longevidad del implante, véase como ejemplo la Figura 19.

La descripcion fisica genéncamente conocida actualmente de una
protesis de cadera para artroplastia total de cadera comprende
fundamentalmente dos partes, respectivamente un elemento femoral o vastago,
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 acetabulo de la articulacion considerada y
destinada a recibir la cabeza esféerica de dicho elemento femoral.

Mas precisamente, este cotilo esta formado por dos partes distintas, a
saber respectivamente:

- una cupula denominada de “soporte”, destinada a ser insertada en la
cavidad cotiloidea de la pala iliaca

-y un nucleo o implante denominado "de rozamiento”, destinado a insertarse
en la cupula de soporte y, cuya cara intema de forma semiesférica esta

destinada a recibir la cabeza esférica del elemento femoral.
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El cotilo para prétesis de cadera, puede ser susceptible de ser colocado
cementado o no segun la tecnologia “press-it”, es decir un procedimiento de
fijacion en el cual después del fresado de la cavidad cotiloidea o acetabular, el
cotilo se adapta directamente sin sistema de fijacién suplementaria y puede
tener o no doble movilidad respectivamente del implante en el seno de la
clupula y de la cabeza del elemento femoral en el seno del implante,
proporcionando de este modo un doble nivel de intercara de friccion o no.

El cotilo se caracteriza porque la cupula es de forma cilindrco-
semiesférica y se prolonga actualmente a nivel de su ecuador mediante una
porcién sensiblemente cilindrica.

La Figura 20 es una representacion esquematica en perspectiva de un
ejemplo de protesis total de cadera (a) y una vista de la misma en seccién en
el plano frontal (b).

En las protesis para artroplastia total de cadera se presenta ademas
como en la Figura 20, fundamentalmente un vastago (1) o elemento femoral,
destinado, como ya se ha mencionado, a ser introducido en el seno del canal
medular del féemur a sustituir. Este vastago 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 ceramica de
circonio, en acero inoxidable, en aleaciébn cromo-cobalto u otros. Estos
elementos (1, 2 y 3) constituyen por lo tanto el elemento femoral de la protesis.

La cabeza esférica (3) esta destinada a ser recibida en un implante (5),

realizado en diversos materiales, polietiieno u otro matenal, cuya superficie
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intena es complementana a la forma esférica de la cabeza femoral (3). Este
implante (5), que presenta una simetria de revolucion, es a su vez recibido en
una cupula metalica (4). Esta ultima presenta una bdveda 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 articulacion considerada. El implante de
rozamiento (5), como ya se ha mencionado puede ser realizado en polietileno,
ceramica, u otro material, es auto retentivo de manera que la cabeza (3) del
elemento femoral es dificimente escamoteable fuera de este minorando los

riesgos de luxacion.

Figura 20. (a) Representacién esquematica en perspectiva de un
ejemplo de prétesis total de cadera. (b) Vista de la misma en
seccion en el plano frontal.
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1. Osteotomia 45°

Fresado del acetabulo

@ N

Prueba de cotilo de la protesis

&

Impactacion del cotilo.
Inserto de prueba
Abertura del canal femoral.
Insercién del escariador.

Insercién de la raspa

© ® N o o

Insercion de |a cabeza de prueba

10. Reduccion de prueba

11. Preparacion del inserto definitivo
12.Impactacion del inserto definitivo
13.Colocacion del vastago

14. Comprobacion del cuello de la caheza

15.Impactacion de la cabeza. Reduccién definitiva y cierre

Se debe pensar que en estas protesis, los esfuerzos en actividades
normales, caminar 0 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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tropezon). A modo de ejemplo decir que los esfuerzos sobre la prétesis en una

persona de 80 Kg pueden llegar a 800 Kg y podemos ver en la

Figura 22 como la protesis soporta la resultante de carga sobre la copa
acetabular y en la Figura 23 y Figura 24 se reflejan los movimientos que

cualquier protesis de cadera actual debe favorecer.

Figura 22. Posicion de carga (Resultante L) sobre la copa acetabular y la
cabeza femoral de una protesis (Paul 1976).
Fuente: Journal of Biomechanics. Saikko V y Calonius O (2002).



EXTERNAL  INTERNAL
ROTATION  ROTATION

Figura 24. Representacion de los movimientos de la cadera (ll).

Asi el rango de amplitud®® flexion-extension estd en 46°, abduccion-
aduccion 12° y rotacion interna-externa 12°. Siendo la diferencia de fase entre
flexion-extension y abduccién-aduccion de /2. Véase Figura 25
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Figura 26. Movimientos de rotacion en protesis de cadera derecha por
angulos de Euler.

Fuente: Acta Polytechnica Scandinavica, Mechanical Engineering.
Calonius O (2002).

Si bien el hueso esta sometido a un proceso de remodelacion o
regeneracion biolégica permanente, que aporta tejido alli donde se necesita y si
por un esfuerzo excesivo sufre algun dafio, el propio cuerpo procede a
reparario. En los materiales que se utilizan para protesis no podemos contar
con esta virtud. Si se produce una fisura en la protesis, el cuerpo no va a poder
repararia y la fisura seguira creciendo hasta la rotura de la protesis. De ahi que
para las protesis sea necesario usar metales, ceramicas, polietilenos u otros
materiales de alta resistencia, pero también deben cumplir otra condiciéon y es
que sean compatibles es decir biocompatibilidad con los tejidos del organismo y

el propio organismo. Véase en la Tabla 7 y en la Tabla 8, los diferentes

82






Los materiales desarrollados para implantes protésicos son validados por

normas estandar como la Amenican Society for Testing and Matenals (ASTM) y

la Intemational Standards Organization (ISO). Estas normas estandar cubren

propiedades fisicas y quimicas basicas las cuales est4n en permanente

desarrollo para ayudar a guiar a la industria en la fabricacién de los implantes

ortopédicos apoyados por los organismos cientificos, técnicos y juridicos®®.

Veamos algunos materiales normalizados en la Tabla 9.

Fuente: The Adult Hip 2" ed.; Lippincott Williams & Wilkins 2007,
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BIOMATERIALES APLICADOS EN LOS COMPONENTES DE ARTROPLASTIAS
CONTEMPORANEAS.
Ret_ ASTM | Nomtsa Cartic | Cestrutura | Fiacidn | Cartic | C estructur | Fijackn
F-67 Ti X X .
F-75 Rev. CoCr X % X X X
F-90 ‘ Forj. CeCr ¥ X X X X
F-13& ‘ TEAMY X X X %
F-560 | Tantsko x X o
8 |Fa285 | Teamn X X
% F-1314 | HighN SS < o
= | Fa4m2 Forj TWALVY X x
| F-1537 _Fon. CcCrMo | x X X X
F-1713 ‘ ThyNbyuZr ¥ X b X
F-1813 Fori. TioMogZr Fe X x X x
F-2066  Fan Tk X x X x
F-2384 | ZR;Nbs x* x
E F451 | PMMA . x X x
F-648 | UHMWE x x X
__é F-1578 | PAEK X x
3 F-603 | ALO, {sliming) x x X i
F.1185 | CaHAP(HIdroxipatita) x x
g F-1873 ZrO-Y-TZP (dxido zircornio) x o o x’
O | k2383 ZrO;Mg-PSZ (éxido zircornbo mag) | ' e x* X
1 Agceio @ dleterdin solaluios de deas e
) Mo csado en USA
3] Useds corro torrpaner’s nodud e w3t Veslego de svecon
Ml Usadc ks com UNMYET
Tabla 9. Biomateriales aplicados en los componentes de artroplastias contemporaneas.




Ademas como hemos visto en el apartado de cormrosion, los liquidos del
organismo son muy corrosivos y la corrosion del implante presenta dos
inconvenientes, el primero es que esa corrosion debilita la pieza y el segundo
es que el material disuelto puede ser perjudicial para el organismo. Con riesgo

de aparicion de complicaciones 0 tumores cancerigenos.

La mayoria de las protesis de cadera actuaimente se componen de un
metal articulado sobre un polietileno de ultra alto peso molecular ( ultra high
molecular weight poliethilene, UHMWPE). También se utilizan principalmente
aleaciones de metales (de hierro o aceros, de cobalto, de titanio y de tantalio),
de ceramicas (alumina, circona), polietilenos de ultra alto peso molecular y para
la fijacion protésica, cementos de polimetiimetacrilato (PMMA). Todos estos
elementos tienen que superar unas normas de calidad internacional tipo ISO

(International Standards Organization).

En general los aceros inoxidables presentan un bajo contenido de
impurezas, son resistentes a la comrosion, muy biocompatibles, pero menos
resistentes a la fatiga que otras aleaciones y no permiten la aplicacion de

superficies porosas para aumentar osteointegracion.

Tenemos aleaciones como la del Cromo, Cobalto y Molibdeno. Esta
aleacion presenta una excelente resistencia a la corrosion y al desgaste, mucho
mejor que el acero, Son altamente biocompatibles. Presentan menor
homogeneidad y mas impurezas que el acero, lo que favorece la aparicion de

gretas y roturas por fatiga. Este ultimo aspecto se ha mejorado
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considerablemente mediante nuevos procesados de la aleacion que mejoran la

homogeneidad y |a porosidad.

Esta aleacion presenta un médulo de elasticidad muy superior al hueso,
por lo que la transmision de cargas no es adecuada, originando la aparicion de
zonas con perdida 6sea causadas por desfuncionalizacion y favoreciéndose asi

los aflojamientos protésicos y las fracturas.

En cuanto a los maternales, actuaimente se ha limitado el uso a dos: el
titanio-aluminio-vanadio y la aleacién cromo-cobalto. La pnmera tiene una
biocompatibilidad superior, un moédulo de elasticidad mas bajo y una alta
resistencia a la fatiga, sin embargo, posee mayor predisposicion que el segundo
a la iniciacion de fisuras en las zonas de union entre porciones porosas y no
porosas. En aleaciones de titanio la mas utilizada es la aleacion de titanio,
aluminio y vanadio (TigAlsV). Esta presenta excelente resistencia a la corrosion.
Es altamente biocompatible y el médulo de elasticidad es aproximadamente la
mitad que otras aleaciones, por lo que transmiten mejor la carga al hueso y
disminuyen el efecto destress, Las aleaciones de titanio permiten
recubnmientos con bolas o mallas que favorecen la osteointegracion (fijacion
secundana).

Las caracteristicas mecanicas de los vastagos son otro punto importante
en el disefio, que debe hacer frente al problema que supone una excesiva
rigidez al intentar una éptima ocupacidon medular y fijacién. Para ello, el titanio

suele ser el material elegido por sus condiciones de elasticidad y la seccién
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transversal del vastago se mantiene con un diametro alto pero con surcos
longitudinales profundos para reducir la rigidez torsional y la resistencia a la

tOfSién‘“'zez

Las aleaciones de tantalio relativamente nuevas en implantes articulares
y presenta propiedades similares al titanio, como la elevada biocompatibilidad y
un modulo de elasticidad menor que |las aleaciones de acero y cromo- cobalto,
pero su superficie permite una mayor porosidad, lo que favorece la penetracion
0sea y una mayor osteointegracion. Hoy se utilliza principalmente en el
componente acetabular de protesis de cadera para implantes en pacientes
jovenes con el objeto de conseguir un mejor anclaje de la protesis y una menor
tasa de aflojamiento. Su uso esta aumentando aunque se ve limitado por su

alto precio.

El polietileno de ultra alto peso molecular (UHMWPE) se forman como
polimenzacion del etileno. Existen multiples estructuras segun la cristalinidad,
grado de entrecruzamiento y ramificacién, peso molecular, etc., siendo
actualmente utilizados aquellos de alto peso molecular y alto grado de
entrecruzamiento. Se conforma asi un plastico muy inerte (biocompatible), con

buena resistencia frente a |la deformacion.

El proceso de degradacion es muy lento por lo que las particulas que se
liberan persisten de forma indefinida localmente al ser insolubles y no pasar a

otros liquidos corporales, favoreciendo la enfermedad por particulas. La
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produccion de estas particulas depende del grado de incongruencia de las

superficies articulares y de la carga sobre el plastico.

En esta tesis entraremos en mas detalle sobre estos materiales en los
diferentes apartados y es que en protesis de cadera se disponen de mas de
14.000 referencias y con un total de mas de 200 modelos de vastagos y de casi

200 modelos de componentes de cotilos®.

Descrito todo lo anterior podemos repetir que para cada protesis,
independientemente del disefio y tipologia viene a sustituir a una articulacion y
forma pares de friccion. Y es que la friccion, entendida como resistencia al
movimiento entre dos cuerpos en contacto se da entre los materiales protésicos

entendida como pares de friccién, y los principales son:

- Par metal-metal

- Par metal-polietileno

- Par metal-poliuretano

- Par metal-ceramica

- Par ceramica-polietileno

- Par ceramica-ceramica

Luego los materiales que conforman cada lado articular de la artroplastia
(ceramica-ceramica, ceramica-polietileno, metal-metal, metal-polietileno, metal-

policarbonato uretano...) se entiende como par friccion.
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Y es que cuando se implanta una protesis total de cadera se busca que
esta cumpla la misma funcion que la articulacion biolégica manteniendo la
estabilidad del cuerpo. Sin embargo dicha prétesis se ve sometida a movimiento
al igual que el hueso por lo que se debe tener en cuenta el paso a través del
punto neutro, dado que siempre existira una carga axial intermitente y una falta
de reposo que no permite la formacién de hueso nuevo de manera estacionaria.
Bien, por formaciéon de tejido conjuntivo entre implante y hueso la cual no
impide el anclaje 6seo, o de manera progresiva al formarse una capa gruesa de
tejido conectivo y granulado que se acompana de osteolisis, lo cual si impide el
anclaje 6seo. Los movimientos relativos de la carga y de los giros acetabulares
estimulan la neoformacion 6sea incluso pasados afos del implante. Por ello se
necesita un paso de punto neutro compensado que de una adecuada
estabilidad y favorezca la actividad osteoblastica ininterrumpida con una
adecuada mineralizacion. El punto neutro compensado se consigue con
ausencia de tejido conjuntivo entre implante y hueso. Y es que la carga hace
presion sobre el implante y este contra el hueso y dependiendo de lo optima
que esta sea se conseguira el punto neutro equilibrado evitando la
avascularidad y la necrosis 6sea aungue se mantengan las micro y/o macro
fraturas?®%*%,

El movimiento relativo del implante se entiende como el desplazamiento
reversible de un implante rigido frente a un hueso menos rigido que se produce,
merced a la deformacion elastica del hueso sometido a la presion. El

movimiento relativo sera mayor cuanto mayor sea la deformacién elastica y
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cuanto mas largo sea el implante y mas separado esté el eje del implante del
propic hueso. También la deformidad elastica del hueso sera mayor cuanto
mayor sea la intensidad de la carga. Podemos disminuir este movimiento

relativo mediante las siguientes opciones™*:

- Disminuyendo la deformacion elastica del hueso (menor carga).

- Con implantes mas ajustados al hueso.

- Colocacién de los implantes situados lo mas cerca posible del eje del hueso.
- Mediante implantes mas elasticos para adaptarse a la deformacion del

hueso y seguirlo dentro de sus posibilidades elasticas.

La estabilidad relativa del implante es |a situacion en que se encuentra un
implante con zonas de contacto con el hueso y sin tejido conjuntivo intermedio,
con paso a través del punto neutro compensado. En el caso de las protesis
cementadas la condicion previa es un lecho de cemento intacto. Es posible
también la estabiidad con la forma estacionarna del punto neutro
descompensado y en la que no hay molestias clinicas. También puede darse
zona de contacto con anclaje 6seo intacto aunque esté rodeado por una fina
capa de tejido conjuntivo. Por ello una zona de osteolisis limitada en la zona de
contacto de un implante no es causa de inestabilidad ni desde el punto de vista
tedrico ni clinico, Asi |a estabilidad de los implantes depende de |la magnitud de
la carga y de las caracteristicas biomecanicas del implante (rnigidez y situacion

en el hueso), lo que hara que el punto neutro sea compensado 0 no, luego un
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implante tiene un limite de estabilidad comprendido entre un movimiento libre y
una sobrecarga intensa y permanente?*3%,

En la practica clinica habitual se debe buscar un contacto perfecto entre el
implante y el hueso sin tejido de interposicion, es decir un paso a través del
punto neutro compensado o limite de compensacién, asi interesa que el limite
de compensacion sea lo mas amplio posible y donde un contacto total alrededor
de todo el implante va a ser poco probable. Por eso la rotura de una protesis
diafisaria se produce siempre cerca de un limite de compensacion y una
protesis acetabular hemisférica elastica tendra siempre un limite de
compensacion mas amplio que otra rigida. Y un limite de compensacion
estrecho con sobrecarga conducird mas réapidamente a la inestabilidad que en
el caso de un limite de compensacién amplio 20

La nigidez del implante es un factor fundamental a considerar por lo que es
conveniente colocar un implante resistente pero poco rigido y elastico que
permita que las cargas se transmitan al cemento y de ahi al hueso, de la
manera mas natural y fisiolégica posible. La transferencia de cargas al fémur
proporciona un estimulo fisiologico para mantener la masa 6sea y prevenir la
osteoporosis por desuso. Un vastago largo y rigido fijado con firmeza en la
diafisis proximal del fémur mediante cemento o superficie porosa reduce la
carga en el hueso y en el cemento del tercio proximal del fémur, lo que puede
producir una proteccién considerable frente a la carga y remodelacion 6sea por

reabsorcion de esta region del fémur®™'%2%
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En cuanto al relleno proximal por parte del vastago, se ha encontrado que
tanto en implantes cementados como en no cementados el area de mayor
disminucién de la densidad mineral 6sea se corresponde con la cortical medial

[**_Si una protesis tiene un collar que asienta en la superficie de corte

proxima
del cuello, se postula que la carga axial del hueso ocurrird 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 insercién del
componente femoral, aunque la vision es interferida temporalmente por la
extrusion del cemento. La utilidad del collar en los componentes femorales no
cementados es mas discutible, puesto que puede evitar el asentamiento
completo del vastago, con lo que éste queda suelto en el momento de la
implantacion. Aunque el collar en teoria distribuiria las cargas de una forma mas
fisiolégica hacia la cortical medial. Los vastagos no cementados producen
generalmente tensiones en el hueso mas fisiologicas que las causadas por los
vastagos totalmente cementados, dependiendo del tamafo del vastago y de la
extension de la superficie porosa. Un vastago mal encajado con collar puede
producir tensiones proximales mayores que las existentes en un fémur intacto y
es que las consecuencias de un vastago suelto anulan cualquier beneficio
potencial de la carga proporcionada por el collar. El acuffiamiento distal del

vastago produce descenso excesivo de la carga proximal y debe evitarse, El

acufiamiento proximal de un implante sin collar puede generar tensiones
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circunferenciales excesivas, responsables de fracturas intra y postoperatonas
del fémur proximal'®2%

La proteccion frente a la carga del fémur proximal es mas pronunciada
cuando se ha empleado un vastago de diametro grande. Dado que la
resistencia a la flexion de un vastago es proporcional a la cuarta potencia de su
diametro, aumentos pequefios del diametro del vastago producen un
incremento mucho mayor de la resistencia a la filexion. Cuando el vastago se ha
fijiado dentro del fémur mediante penetracion 6sea, la carga es soportada
preferentemente por la estructura mas rigida y el hueso del fémur proximal

recibe menos carga'®'"".

Asi pues la forma del vastago afecta a la
transferencia de cargas al hueso, tal que investigadores como Mallory et al.
(1996) han visto que en revisiones de tres tipos diferentes de vastagos
delgados de Titanio presentan una incidencia de atrofia 6sea de la parte
proximal del fémur de solo un 6% de las 748 artroplastias revisadas frente a las
pérdidas Oseas proximales tan graves encontradas en los pacientes con
vastagos cilindricos que ocupan toda la diafisis?%%°,

Es dificil determinar el grado de proteccion frente a la carga aceptable en
el contexto clinico, sin embargo la pérdida 6sea no suele progresar después de
un periodo de 2 afios. Y aunque la proteccion frente a la carga proximal no
afecta en forma adversa a los resultados clinicos iniciales, la combinacion de

remodelacion o0sea y osteolisis subsiguiente puede predisponer a fractura

trocantérea'®.
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La pérdida 6ésea proximal vendra dada por el estado y calidad del hueso
alrededor del implante previo a la cirugia. Asi se ha demostrado una relacion
fuerte entre la densidad mineral 6sea en el fémur opuesto y el porcentaje de
pérdida mineral en el femur operado, con independencia del método de fijacion
del implante, luego parece que los pacientes con densidad mineral ésea
disminuida antes de la cirugia presentan mayor riesgo de pérdida Osea
adicional después de la artroplastia total de cadera, con o sin cemento®®.

Respecto a la carga de la protesis sobre la pelvis podemos decir que se
producen cargas mas altas en el cemento y el hueso esponjoso cuando se
emplea un componente acetabular de polietileno con pared fina y cuando se ha
extirpado el hueso subcondral. Una copa de polietileno con pared gruesa, de 5
mm © mas, comparada con otra de pared fina tiende a reducir las cargas en el
hueso esponjoso, de modo similar a lo observado con el soporte metalico. La
conservacion de hueso subcondral en el acetabulo, asi como el empleo de una
copa con soporte de metal o una copa de polietileno con pared gruesa,
disminuyen los niveles maximos de carga en el hueso esponjoso de la pelvis. El
empleo de un componente todo de polietilieno con pared gruesa y la
conservacion de hueso subcondral del acetabulo son dos medidas que parecen
proporcionar un compromiso satisfactorio, sin inducir proteccion excesiva frente

a la carga ni concentracion de las cargas'®®?*,

Luego las protesis o cualquiera de sus componentes podemos fijarlas al
hueso mediante cemento, polimetiimetacrilato (PMMA), en este caso tendremos

las protesis cementadas. Si la fijacion es por integracion del implante en el
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hueso, por osteointegracion, tendremos las protesis no cementadas, gracias al
desarrollo de nuevas superficies protésicas® y no hay evidencia de un método
superior de la fijacion en las artroplastias de cadera y particularmente del
componente acetabular. Por ultimo tenemos el caso de las prétesis hibridas que
combinan ambas técnicas de fijacién al hueso cementado y la osteointegracion.

Estos conceptos los desarrollaremos a continuacion.

1.7 ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA CEMENTADA.

Para lograr una fijacién exitosa y duradera de los implantes al hueso, es
necesaria una meticulosa y adecuada técnica quirirgica. Existen dos métodos
distintos para la fijacion a largo plazo de los implantes: la fijacion cementada y
la fijacion no cementada. La combinacion de ambas se denomina fijacion
hibrida (comunmente acetabulo no cementado y componente femoral
cementado)®*'%,

Asi la artroplastia total de cadera cementada, por mejora de la técnica de
cementacién, se ha convertido en un procedimiento seguro y reproducible’™.
Actualmente hay resultados a largo plazo de disefios tradicionales como la
protesis de Chamley'™*® En el caso de la fijacion del implante femoral

(vastago), cuando se logra un manto de cemento adecuado, se puede obtener

resultados con permanencia del implante de hasta el 90% a 20 afios®®,
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particularmente el vastago Exete®™ tiene tasas de supervivencia a 10 afios del
100%.

Hay dos aspectos fundamentales que determinan la durabilidad de una
artroplastia total de cadera: la capacidad de fijaciéon de los implantes al hueso
asi como el abordaje quirirgico y la superficie articular y duracidn del par

articular protésico'™.

Por otro lado se considera que el manto de cemento es adecuado
cuando envuelve con un espesor de 1,5-2 mm el implante femoral dentro del
canal sin grietas o defectos de llenado en la interfaz cemento hueso, cemento-
implante o en su espesor. El manto de cemento debe situarse hasta 1 cm por
debajo de la punta del implante femoral®®*. Para lograr un correcto manto de
cemento, la técnica de cementacion debe ser adecuada y precisa, lo mas
importante: ocdlusion o taponamiento del canal femoral aproximadamente 1 cm
por debajo de la posicion de la punta del implante femoral; presunzacion del
cemento dentro del canal femoral, e introduccion del vastago femoral en el
centro del canal presurizado®. Si no se ocluye efectivamente el canal, lo que
ocurre es el libre flujo del cemento distal que resulta en un inadecuado manto
de cemento, con excesiva migracion distal. Para la odusion del canal se han
utilizado tapones 6seos tomados del fragmento de la cabeza y preferentemente

los tapones artificiales''®

. De ellos hay dos tipos: los materiales absorbibles y
los no absorbibles (polietileno). La adecuada presurizacion del canal depende

de la efectividad del tapon distal para contener el cemento a presion en el fémur
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proximal sin presentar migracion distal. Una vez ocluido el canal, se debe
verificar que esté seco, sin sangre o coagulos, lo que se logra con un lavado
agresivo, preferentemente con dispositivos de lavado pulsatiles?®. Con el canal
en condiciones adecuadas, se introduce el cemento utilizando una pistola de
presurizacién que permite aplicar el cemento a presién y de forma retrograda®*.
Finalmente, se introduce el vastago femoral en el canal presurizado con
cemento. Los implantes modemos cuentan con dispositivos centradores para
asegurar que su posicion final sea en el centro del manto de cemento. Para el
adecuado funcionamiento de las copas acetabulares cementadas, se debe
lograr un manto de cemento sin defectos alrededor del implante de 1,5-2 mm de
espesor. Al igual gque para lo colocaciéon de los implantes femorales, se debe
obtener una superficie 6sea seca y sin coagulos en el acetabulo para la
adecuada fijacion del cemento, y como hemos indicado los implantes
acetabulares cementados cuentan con espaciadores para lograr un manto
homogeéneo alrededor de ellos®’,

Asi el cemento 6seo plantea los problemas de la suficiencia mecanica y de
la tolerancia biolégica®?.

Hay tres factores que determinan la tolerancia biolégica del cemento. La
magnitud de la emision térmica en la polimerizacion, la liberacion del mondémero
que es téxico para los tejidos y las reacciones alérgicas teéricamente posibles.
Ha habido cambios en los disefios y materiales de las diferentes protesis, pero
no ha habido sustanciales cambios en el cemento. Y es que el cemento esta

compuesto por polimetiimetacrilato (PMMA). En el mercado actualmente estan
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disponibles en varias marcas de cemento 6seo (CMV®, Palacos®, Simplex ®,
Sulfix ®). Los ingredientes generalmente son componentes iniciaimente
separados: un polvo de polimetimetacrilato completamente polimerizado, un
medio de contraste radiopaco (ZrO o BaO), un iniciador para el proceso de
polimenzacion y por ultimo el liquido monoémero que también contiene un
estabilizador. Antes de su uso, el polvo y el liquido se mezclan (justo antes de
su implantacion en el hueso) y se baten hasta formar una pasta. El liquido
monomero disuelve parcialmente la superficie del polvo; al mismo tiempo,
comienza a polimerizarse y se une a los granos de polvo, incluyéndolos en una
matnz progresivamente. Al progresar la polimenzacion del mondémero, la
consistencia del cemento se hace mas 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 generacion e
incluye una preparacion del cemento al vacio (para evitar la existencia de
burbujas de aire)**?, Algunos cementos incorporan un compenente antibiético,
siendo usados sobre todo en revisiones y demostrando tener un ratio alto en la
relacion coste-efectiva®® !

En contraposicién, el uso del cemento, debido a sus caracteristicas
biolégicas y mecanicas ante los esfuerzos tensiles da lugar a una problematica
especifica y a veces de dificil control dado que es un material interpuesto entre

tejido vivo y protesis de cadera, tal que tendremos?®**%2;
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El problema de la insuficiencia mecanica: Las complicaciones de las
protesis totales cementadas se deben ante todo al implante incorrecto y a
técnicas de implantacidon inadecuadas. Aqui puede desempediar un papel
importante la insuficiencia mecanica, que no la biolégica del cemento.
Segun la localizacion, el cemento se vera sometido a compresion, tensién o
esfuerzo cortante. A menudo, se alteman la compresion y la tension porque
lo que se exige de él es una resistencia constante a la fatiga. El médulo de
elasticidad del cemento se encuentra en los 300 Kp/mm?, y por tanto, por
encima del modulo del polietileno, aproximadamente al nivel del hueso
esponjoso y unas 10 veces por debajo de la cortical. Asi el peso corporal, la
rigidez de la pelvis y la rigidez y resistencia del lecho 6seo de la cupula
determinan el tamafio de la superficie que soporta la presion, en cuya
region 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 punto neutroc descompensado, © Ssea, unos
movimientos relativos de reabsorcion del anclaje 6seo y formacion de una
membrana de tejido conjuntivo. Dada la deformacion elastica del hueso
sometido a la carga y a la elasticidad del cemento se consigue absorber
una parte del movimiento relativo que puede esperarse por la diferencia de
rigidez entre las partes, manteniéndose la capacidad de deformacién
elastica y plastica por debajo del limite de fractura y determinada por la

capacidad de absorcion de energia del cemento. Luego una suficiencia
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mecanica a largo plazo sélo se puede esperar de un anclaje del cemento
homogéneo™™®.

Consecuencias particulares del cemento en el sitio de su implantacion.
Disrupcion de la estructura de superficie del implante de cemento por
deplecion monomérica. Debido a que el cemento se convierte en una pasta
tras batirlo y debe insertarse en el lecho 6seo en estado liquido o como
maximo en estado facilmente maleable. La polimerizacion del monémero
todavia no se ha completado en este punto y algunos monémeros libres
todavia estan presentes, estos tienen una gran afinidad por la grasa o
materia organica 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 cemento contacta con el tejido quedandose sin
monomeros, por o que no hay suficientes monémeros para unirse al polvo
de polimeros. Los granos de polvo se aislan o permanecen en contacto con
la mayor parte de la masa de cemento mediante estrechos puentes. El
resultado es la disrupcion de la estructura de la superficie del cemento, que
equivale a un aflojamiento mecanico. Bajo cargas funcionales de la
interfase entre el cemento y el hueso, los granos individuales o
conglomerados de polvo de cemento pueden derrumbarse y orginar el
inicio de la fragmentacién del cemento®®?,

Necrosis alrededor del cemento: EI calor generado durante Ila
polimerizacion del monémero (mas de 56°C es lo normal) y se conduce a

los tejidos circundantes. El monomero que se desprende del cemento es
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ademas citotoxico. Por lo que aparte del inevitable trastomo de la
circulacion sanguinea, como resultado de la preparacion del lecho para el
implante, el calor de la polimerizacion y la toxicidad del mondémero
contribuyen a la formacion de areas de necrosis en la meédula Osea
adyacente y en el hueso en su interfase con el cemento. Como parte de un
proceso de curacién, estas areas de necrosis se reemplazan por nueva
médula ésea vital, nuevo tejido 6seo y tejido conectivo.

Contraccion o encogimiento de la polimerizacion: De manera opuesta a lo
afimado por Charnley en cuanto a que el cemento se expande en el lecho
del implante, lo que realmente se produce es una contraccion al
endurecerse el mondmero por la polimenizacion. Esta disminucion es
relativamente pequefia, pero puede llevar a la formacién de una estrecha
separaciéon o fisuracién de la interfase entre el cemento y el hueso, con la
reduccion del esperado contacto intimo®*? El fenémeno de Ila
polimenzacion esta ligado de forma inevitable a una pérdida de volumen.
Esta pérdida sera pequefa si hay suficiente liberacion del calor. Tenemos
pues un doble interés en querer obtener unas capas de cemento
relativamente finas, porque su menor disminucién de volumen no se debe
solamente a razones de proporcionalidad, sino que también a la
optimizaciéon en la liberacion del calor que es mejor cuanto mas fina es la

capa de cemento®*,

101



Debemos tener en cuenta las siguientes consideraciones que afectan a las

propiedades del cemento®®?:

.

Inclusiones liquidas, 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 union y de compresion del implante de cemento.
Pero inclusiones importantes de aire, sangre y otros liquidos reducen la
fuerza mecanica del cemento, si no pueden escapar. Esto se puede

evitar con un drenaje efectivo.

Conversién del lecho del implante: con la implantacion de la protesis la
medula osea y el tejido 6seo adyacente al cemento mueren. El tejido
necrotico inmediatamente se va reemplazando por tejido wital. La cavidad
medular se rellena con médula 6sea, con neovasos. El hueso necrético
se sustituye por hueso nuevo, pero no llega a la interfase con el cemento
en todas las areas, de forma que una vez que todo el hueso nuevo se
foorma el soporte que proporciona es menor que el que habia
inmediatamente tras la implantaciéon. En cambio, la médula 6sea y el
hueso estan separados del cemento por una capa de tejido conectivo
que tiene un grosor vanable y de manera intermitente presenta células

gigantes de cuerpo extrafio.

102



.

Pueden formarse microfisuras bajo cargas funcionales empezando desde
la periferia de granos de polimeros 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 desplazandose en la red
de la matriz secundanamente polimenzada El resultado es la
fragmentacion del manto de cemento de forma progresiva con el tiempo.
Las células y el tejido conectivo crece dentro de las grietas y segun éstas
van creciendo la funcion de soporte del cemento para la prétesis a la que
esta sirviendo de andlaje se va perdiendo. La posterior fragmentacion
puede desencadenar una reaccion de cuerpo extrafio por parte de las
particulas liberadas en la interfase cemento-prétesis, que se acompafia

de formacién de granulomas y osteolisis**.

Aparicidn de separacion y fracturas del manto de cemento: el manto de
cemento alrededor de la prétesis tiene un moédulo de elasticidad mucho
mas bajo que el metal, especialmente las superaleaciones. Las fuerzas
axiales y torsionales actuan sobre la protesis para desplazarla del
cemento, sobre todo en las zonas proximales (1 y 7 de Gruen, ver Figura
26) donde el hueso es mas deébil. La respuesta de estas fuerzas es
bastante vanable y depende de factores como la forma, tamafio y
acabado de la superficie del implante. El manto de cemento es
especialmente vulnerable en aquellos sitios donde las fuerzas tensiles

son altas, como en la zona lateral (carga en varo) y anterior (carga
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torsional). Se pueden desarrollar grandes grietas en estas areas que son
visibles en |as radiografias simples. La pérdida de contacto intimo entre
la superficie del metal y el cemento se denomina separacion
(*debonding”). El movimiento dentro del manto de cemento causa
desgaste por abrasion. Otra manera de contextualizar este fenémeno es
conociendo que las cargas axiales causan un alto estrés en el cemento,
y que en cambio actua como fuerzas tensiles. Cuando la parte extema
de la capa de cemento se encuentra fimemente contenida y agarrada
por el lecho 6seo estas fuerzas pueden dingirse directamente al hueso y
compensar las débiles propiedades tensiles del mismo, sin embargo si la
estructura crcundante al cemento se sustituye por tejido conectivo de
barrera, el cemento no puede soportar las fuerzas tensiles y se rompe,
entonces las fracturas se producen en el cemento y la protesis se afloja.
En estudios de revisiones y en autopsias de prétesis cementadas se
evidencio que en 100% de las autopsias y 92% de las revisiones habia
fenébmenos de "debonding” o separacion del cemento. Y en el 85% de los
especimenes habia fracturas en el cemento, aun a pesar de que las
fuerzas predominantes son longitudinales, siendo en el 49% de los casos
las fracturas horizontales. Ademas la formacion de grietas era contigua a
defectos del cemento y/o al final proximal del manto del cemento y se

producian de diferentes longitudes®”.
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aflojamiento muy vanable. Asi Koster identifico dicho proceso de afiojamiento
en estadios explicandolos segun la siguiente secuencia®’:
v Separacion (debonding.).
v Desarrollo de fisuras y fracturas en el manto del cemento.
v Crecimiento del tejido conectivo desde el lecho 6seo hacia el
interior de las grietas y extension a la interfase entre vastago y
cemento.
v Pérdida de anclaje del manto de cemento en el hueso, lo que lleva

al aflojamiento de toda la protesis.

Sin embargo en la practica, tenemos que tener en cuenta los siguientes

efectos en las propiedades del cemento®?:

1- Pérdida de volumen por polimerizacion.

2- Peérdida de la resistencia. Cuanto mas homogéneo mas resistente.

3- Fragilizacion por el paso del tiempo. Esto hace que su capacidad para
absorber energia y por lo tanto carga dinamica disminuya.

4- Dependencia de la temperatura ambiente. Segun la temperatura
ambiente, el cemento tarda mas o menos en endurecerse. A 20°C se
endurece en 9 minutos.

5- Liberacion de calor. El calor de polimerizacion no es tan perjudicial para

el hueso como se podria esperar de las temperaturas medidas "in Vitro".

106



6- Liberacion de monémeros. La importancia practica de la liberacion de
monomeros sigue sujeta a discusion, sin embargo, es un hecho que el
mondmero es toxico para los tejidos.

7- Desintegracion del cemento. Por trastornos mecanicos en la fase tardia

del gel.

Los vastagos cementados suelen estar fabricados de aleaciones
especiales de alta resistencia, véase Tabla 9. En la mayoria se prefiere una
aleacion de cromo-cobalto debido a que su modulo de elasticidad al ser mas
alto puede reducir las cargas dentro del manto de cemento proximal. La seccién
proximal debe tener un borde medial ancho y preferiblemente un borde lateral
mas amplio para producir una fuerza de compresion en el manto de cemento
proximal. Los bordes afilados producen zonas de concentracion de presion local
que pueden iniciar la fractura del manto de cemento y por tanto deben ser
evitados. Un collar ayuda a determinar la profundidad de la insercion y puede
disminuir la reabsorcién de hueso en la zona medial del cuello™®.

Diversos estudios apuntan a que el fracaso de los vastagos cementados
se inicia en la interfase prétesis-cemento, con separacion y fractura
subsiguiente del cemento. La unién de esta interfase se puede mejorar con
varios tipos de macrotexturizacion superficial y mediante revestimiento previo
de |la porcién proximal del vastago con polimetiimetacrilato (PMMA) que se une
quimicamente al manto del cemento. Las formas no circulares, como un

rectangulo redondeado o una elipse, y las iregularidades superficiales, como
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los surcos o ranuras longitudinales, mejoran también la estabilidad rotacional
del vastago dentro del cemento. Si se produce separacion un vastago con
superficie rugosa o texturizada generara mas detritus con el movimiento que un
vastago de superficie lisa pulida. En distintos estudios de comparaciéon entre
vastagos mates y pulidos se ha visto que estos ultimos se han aflojado menos
que lo mates. Por lo tanto, ha renacido el interés por el uso de vastagos pulidos
para las aplicaciones con cemento, incluso sin collar para permitir una pequefia
cantidad de hundimiento y mantener la fuerza de compresién dentro del manto

de cemento'2%

Los requisitos que debemos exigir de un vastago cementado, ver Figura
27. desde el punto de vista biomecanico son®*?:
1. Posicién definitiva en el tubo 6seo bajo carga previa.
2. Reduccion del movimiento relativo por aproximacion optima de los ejes del
implante y del hueso.
3. Longitud del vastago de la protesis lo mas pequefia posible para disminuir el
movimiento relativo, limitar en menor grado el juego fisiolégico de la diafisis. Su
estructura y su nutricion y proporciona ventaja en el caso de una eventual
reoperacion.
4. Ausencia del tradicional collar de la protesis: éste es el factor perturbador del

bloqueo en el tubo cortical que es el productor de carga previa,
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se ha tendido a la no cementacion del cotilo en pacientes jovenes y activos. La
fijacion cementada del acetabulo es satisfactonia para pacientes ancianos, con
pocas demandas funcionales, la simplicidad y el bajo coste de los componentes
fabricados totaimente de polietileno los convierten en una opcion atractiva para
esta poblacién. La fijacién acetabular con cemento se usa también en algunas
reconstrucciones de tumores y cuando las circunstancias quirtrgicas indican
que no es probable la penetracion del hueso en una superficie porosa, por
ejemplo, en |la artroplastia de revision cuando ha sido necesario un injerto 6seo
acetabular extenso'®.

Asi las condiciones para que el implante cotiloideo cementado sea
estable son®%

* 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 necesarnio una mineralizacion suficiente y un metabolismo
oseo inalterado.

Respecto al principio de la armadura de la cupula acetabular, consiste en
aprovechar las estructuras intactas y resistentes del ilion y en destruir las
presiones que actian sobre esta zona consiguiendo una superficie mas amplia
en todos aquellos casos en los que falta una esclerosis compacta en el techo
cotiloideo. La ammadura asegura la estabilidad inicial en el polo superior de la
cupula y hace posible la introduccion sin trastornos del hueso trasplantado y de

cemento, ademas combate la estabilidad inicial debida a la reduccion de
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revision total no son bien conocidos, sin embargo se han evaluado en copas
acetabulares con injerto de hidroxiapatitacetabulares en un minimo de diez
aflos con tasas de supervivencia fue del 742% (intervalo de confianza
95%). Estos resultados sugieren que los resultados a largo plazo del injerto de
hidroxiapatita con cemento son alentadores™'.

Pero realmente no hay evidencia de un método superior de la fijacion en
las artroplastias de cadera y particularmente del componente acetabular, aun
siendo este un procedimiento ortopédico de mucho éxito. En osteoartrosis
primaria |las protesis de cadera cementadas serian recomendables en personas
con expectativa de vida corta o aquellos de mas de 60 afos, con calidad de
hueso deficiente. Por este motivo (peor calidad en la masa ésea), en mujeres
de edad avanzada se recomienda especiaimente la cementacion'”®. Asi en
revisiones sistematicas de investigaciones que intentaban dar luz sobre la
supenoridad del componente acetabular cementado sobre el no cementado,
estos estudios, no lo dejan en evidencia tal que la recomendacién seria que el
propio cirujano ortopédico tome l|a decsion indicada en base a las
caracteristicas de los pacientes, conocimientos, experiencias y

preferencias®*#®",

1.8 ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA NO CEMENTADA

Las copas hemisféricas acetabulares no cementadas con recubrimiento

textunzado de titanio estan consideradas el estandar actual para la
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reconstruccion del acetabulo en artroplastia total de cadera'. Dichas copas
dependen de una colocacion ajustada en el hueso acetabular para su
estabilidad inicial. La estabilidad inicial se puede incrementar utilizando tomillos,
pernos o aletas. La estabilidad a largo plazo del implante depende de la
osteointegracion®®. Tanto los implantes femorales como los acetabulares son
considerados de estabilidad biolégica y ambos dependen de una adecuada
salud ésea 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 condicion que pudiera comprometer la capacidad
biolégica para la estabilizacion de implantes no cementados (diabetes mellitus,
artntis reumatoide, lupus eritematoso sistémico, etc.)’“. También se ha
demostrado que es posible realizar artroplastia total de cadera no cementada
en pacientes ancianos de manera reproducible y segura®'**'. En el caso de las
enfermedades reumaticas, recientemente se han utilizado igualmente disefios
no cementados, con resultados adecuados a mediano plazo'®?*. La técnica
para la colocacion de los implantes femorales no cementados es mas sencilla
que con los implantes cementados, razon 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 tipicamente se solicita
implantes cementados para pacientes ancianos, cuya expectativa de vida es
menor, es el costo de los implantes. Tradicionalmente se ha tenido la
percepcion 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 mantos de cemento de buena calidad y se considera el
mayor tiempo quirirgico que se requiere para esperar el fraguado del cemento,
el costo de ambas técnicas es muy similar™®. Actualmente la decision sobre
utilizar o no la técnica cementada depende de la experiencia del cirujano™™.

Asi en la artroplastia no cementada, como se ha adelantado, cuando se
emplea la fijacion acetabular sin cemento, el soporte metalico es necesario para
obtener la fijacién esquelética y se trata de conseguir que el metal contacte con
el hueso subcondral acetabular en un area amplia, a fin de evitar la
concentracion de las cargas y maximizar €l area superficial disponible para la
penetracion 6sea. La precision de la preparacion acetabular y la forma y el
tamafo del implante en relacion con la cavidad preparada determinan el drea
inicial de contacto y la transferencia de cargas desde el implante hasta la pelvis.
Si un componente hemisférico es de tamafio ligeramente menor que el
acetabulo, la carga sera transferida centrailmente sobre el polo del componente,
con posibilidad de crear huecos ecuatoriales entre el implante y el hueso. A la
inversa, si el componente es ligeramente mayor que la cavidad preparada, la
transferencia de carga ocurrira en la periferia, con riesgo de fractura del reborde
acetabular durante la implantacién. También pueden quedar huecos polares por
asiento incompleto del componente's®26°

La forma en que se transfieren las cargas de un componente acetabular
no cementado al hueso adyacente condiciona su estabilidad inicial. A medida
que el cotilo se impacta en el acetabulo, las fuerzas generadas por el retroceso

elastico del hueso estabilizan el implante. Las tensiones mediales al cotilo
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generan un vector de fuerza que empuja en sentido lateral desestabilizando por
tanto el cotilo. Asi el cotilo no hemisférico, que proporciona una transicién
gradual desde una hemiesfera en la cupula a unas dimensiones mayores,
aumenta la tensiéon periférica y la estabilidad del implante sin aumentar la
deformacién acetabular tanto como un cotilo hemisférico sobredimensionado®®’.

Respecto a los vastagos femorales, varios autores han considerado los
de titanio con recubrimiento poroso proximal con forma acufiada el estandar de
la artroplastia total de cadera®'792¥7277.28 | 5 estabilidad inicial de dichos
implantes depende de la colocacion ajustada dentro del canal medular proximal
del fémur, y a largo plazo se estabilizan mediante el creamiento de hueso en la
superficie porosa o texturizada del implante (osteointegracion). En los vastagos
no cementados y particularmente en aquellos realizados en titanio puro o
aleaciones del mismo, se consigue que el hueso crezca directamente hacia las
superficies de anclaje de los componentes protésicos, El titanio en combinacion
con una serie de superficies de rugosidad vanable consigue tener un efecto
osteoinductivo. Asi la técnica modema de implantacion no cementada se
desarrollé y se generalizé en su uso mucho mas tarde que la cementacion de
Chamley, por ello los resultados a largo plazo se documentaron también mas
tarde en las no cementadas. Sin embargo el seguimiento a largo plazo de las
protesis no cementadas demuestra 6ptimos resultados dinicos en cuanto a
funcion y estabilidad. Parvizi et al. publicaron una tasa de permanencia del
99,1% con el vastago Taperiock (Biomet, Warsaw, Indiana, Estados Unidos) en

129 caderas de pacientes con un promedio de edad de 60 afios y seguimiento
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promedio de 11 afos. McLaughlin et al. comunicaron 108 artroplastias con
vastagos Taperlock en pacientes menores de S0 afios y un seguimiento
promedio de 10,2 afos, 100% de seguimiento y 100% de permanencia de los
componentes femorales. Bourne et al. publicaron 307 vastagos no cementados
Mallory-Head (Biomet, Warsaw, Indiana, Estados Unidos) en pacientes con un
promedio de edad de 64 afios, seguimiento de 10 a 13 afios y permanencia de
100% para aflojamiento aséptico. Park et al. comunicaron 76 implantes de
cadera en pacientes con edad promedio de 50 afios utilizando el vastago
Mallory-Head, con un seguimiento promedio de 10,1 afios y permanencia del
97,3%. Aun asi no hay evidencias claras de que las prétesis de cadera
cementadas sean superiores a los implantes no cementados. Quizas,
particularmente, la facilidad de implantacion y de aprendizaje y su validacion por
multiples centros independientes hacen de esta filosofia de implantacion la
auténtica referencia en cuanto a supervivencia y fiabilidad®®,

La estabilidad primana es el pnmer paso para conseguir una artroplastia
no cementada de éxito dado que algunos disefios iniciales han dado buen
resultado, pero otros han llevado al fracaso prematuro por una fijaciéon inicial
inadecuada, un desgaste excesivo y pérdida 6sea periprotésica por osteolisis
inducida de particulas. Histéricamente en los ultimos 20-30 afios la artroplastia
total no cementada se ha establecido como técnica de eleccion en pacientes
jovenes y mas activos. Los resultados a corto y medio plazo son por lo general
excelentes y la cirugia de revision se puede realizar sin las complicaciones

asociadas en las protesis cementadas, como la pérdida excesiva de hueso o la
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En la adecuada implantacion quirargica de una protesis no cementada es
importante conseguir una fijacion estable sin excesivos micromovimientos y

migracion. Y se deben tener en cuenta los siguientes puntos fundamentales®’:

1. Las cargas transmitidas por el vastago y el cotilo hacia el hueso. Asi
la carga primaria transmitida en la articulacion de la cadera es la
resultante de la fuerza de la articulacion que actia 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
tridimensional y no bidimensional. Como vector fuerza se debe tener en
cuenta su direccion, 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 demandas funcionales. Esto conlleva diferentes
repercusiones en el acetabulo y en el fémur proximal. El cotilo, en su
superficie externa, es mas o menos concéntrico en comparaciéon con la
superficie articular y la interfase hueso-implante que esta en direccion a
la articulacion se ve comprimida y como la direccién de la carga varia
con diferentes actividades, la compresion también actia en diferentes
zonas al mismo tiempo y la interfase, en la perifena, recibe carga de
cizallamiento cuando el cotilo se presiona hacia dentro del hueso. En
consecuencia, la fuerza resultante produce fuerzas de compresion,

tension y cizallamiento en la interfase. Existen fuerzas adicionales que
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actuan sobre el cotilo originadas por la friccion entre la cabeza y el
inserto, por la deformacion elastica de la pelvis y de condiciones
anormales como el impingement o choque femo-acetabular vy
subluxaciones. Por ello, un disefio adecuado debe conseguir una
conexion 6ptima entre el hueso y el implante, capaz de transmitir fuerzas
de tension, compresion y cizallamiento en el postoperatorio inmediato.
En el fémur, la resultante de las fuerzas actia de forma excéntrica al
cuerpo del vastago y se producen de forma axial empujando el vastago
hacia abajo doblandolo en el plano coronal y sagital y produciendo
friccion a lo largo de su eje. Al mismo tiempo, el fémur proximal también
recibe la carga externa de la musculatura de la cadera, sobre todo de los
gliteos y el iliopsoas. Estos musculos actuan muy cerca de la
articulacion y contrapesan localmente gran parte de las fuerzas ejercidas
sobre la articulacion, Esto tiene un marcado efecto en la carga del hueso
y de la interfase a lo largo del vastage. Basicamente, cuanto mas cerca
anclemos el vastago a las inserciones musculares, menor estrés sufrira
la interfase. Este complejo patrén de cargas consigue una compresion
y cizallamiento a lo largo de la interfase hueso-implante del vastago y
tension en areas determinadas al realizar ciertas actividades®®",

. Los principios de ajuste por friccion y de ajuste por la forma o
geometria del implante. Estos ajustes tienen importantes implicaciones

31

en el comportamiento de los diferentes disefios™ .

+ La fijacion por ajuste por friccion:
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En el ajuste por friccién la fuerza de fijacion depende de la fuerza
por la cual dos superficies son presionadas una contra la otra y del
coeficiente de friccion entre ambas. Este tipo de fijacion transmite fuerzas
compresivas de manera perpendicular a la interfase y de cizallamiento
paralelas a la interfase. La magnitud de las fuerzas de cizallamiento
trasmisibles depende del coeficiente de friccion asi como de la
compresion entre ambos componentes. En consecuencia, la rugosidad
de la superficie del implante juega un papel importante en conseguir una
alta resistencia a la friccion en la interfase implante-hueso. Esto conlleva
que procesos especiales, como la aglomeracion de recubrimiento
especiales o la pulverizacion de plasma son necesarios para incrementar
la textura de la superficie y asi conseguir una adecuada interdigitacion®".
Sin embargo, una alta rugosidad puede interferir en la precisién de la
colocacion del implante. Por ejemplo, un vastago redondeado y rugoso
distalmente que se inserta en una cavidad medular fresada de manera
cilindrica, puede que no se asiente totalmente si el hueso es muy duro o
la cavidad es “infra-fresada” en demasia. Ademas la estabilidad depende
de |la fuerza compresora en la interfase hueso-implante. Esta compresién
normalmente es el resultado de un sobredimensionado del implante en
relacién con la cavidad medular. Con la insercién del implante, el hueso
se expande y la deformacion elastica del hueso resulta en una fuerza que
sujeta la protesis pero el hueso muestra un comportamiento viscoelastico

que consiste relajarse bajo una deformacion constante por lo que resulta
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que la calidad de la fijacion se reduce con el tiempo. Este mecanismo
empieza inmediatamente después de |a insercion del vastago y no debe
confundirse con los fenomenos de remodelaciéon. Luego el resultado
depende de la calidad del hueso, ya que un hueso débil perdera con
mayor probabilidad la fuerza de fijacion del implante. Se puede
compensar quirtirgicamente esta debilidad dejando un espacio entre la
cupula del cotilo protésico y el suelo del acetabulo para que se facilite un
pequefio y controlado hundimiento que restablezca la implantacion a

presion del componente®'.

¢ Ajuste por la forma
En el ajuste por la forma la estabilidad recae en la precision con la cual
los dos componentes se ensamblan. Este ajuste transmite fuerzas por
compresion en la interfase. La orientacion de la superficie de contacto es
perpendicular a la direccion de la fuerza. La calidad de |a fijacion y sobre
todo la magnitud de los posteriores micromovimientos dependen de la
precision de este ajuste. Luego la precision y disefio de los instrumentos
y los implantes debe ser muy alta y el fresado muy exacto. Asi un
vastago rectangular con doble cufia va a rellenar por completo la cavidad
medular del fémur fresada®' y la doble cufia o cono del vastago asegura
que todas las superficies estén en contacto con el hueso (anterior,
posterior, medial y lateral). De esta manera no se dejan espacios libres

que pudieran dar pie a micromovimientos durante la carga ciclica. Por
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otro lado, el uso de cotilo roscado consigue un enganche tridimensional
en el acetabulo un microengrane o microinterdigitaciones que da lugar a
una fijacion estable menos dependiente de la precision y de la calidad del
lecho 6seo que los cotilos a presion.

Como la fuerza de la fijacion por ajuste de forma esta principaimente
influenciada por la calidad del hueso es preferible el contacto de la
cortical al de hueso esponjoso y sera mas beneficiosa un area de
contacto grande en hueso osteoporotico en comparacion con el hueso

esponjoso™!.

. Factores biolégicos del hueso: El hueso responde al tipo de carga que
soporta y la osteointegracioén sélo puede ocurnir si el movimiento de la
interfase hueso-prétesis esta dentro de los limites fisiolégicos. Los tipos
de fuerzas que soporta son tensiles, compresivas y de cizallamiento,
siendo la compresiva la que mejor se adapta a las condiciones del
hueso, es mas fuerte en la compresion. Asi también se forma
preferentemente bajo compresion dinamica durante la fase precoz de
curaciéon después de una fractura y esta situacion es comparable con la
que nos encontramos tras la colocacion de un implante no cementado.
Por otro lado el tejido fibroso y cartilaginoso se forma bajo tension y
cizallamiento, por ello las fuerzas 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 6sea alrededor de las espiras
del cotilo y se ha observado que donde se predice un mayor estrés se
origina mayor densidad 6sea®'. En consecuencia, el disefio de un
vastago adecuado debe en primer lugar resistir la carga axial
unidireccional convirtiendo estas fuerzas en fuerzas de compresion en la
interfase. Esto puede conseguirse acintando o dando forma de cufia al
vastago en vez de dejario con forma cilindrica. Dependiendo del angulo
de la cufia, se podran generar grandes fuerzas compresoras, Con un
angulo del cono de 2,5° y una carga axial de 2,4 kN se consigue una
fuerza de compresion en la interfase de 55 kN. Sin embargo la carga
torsional alrededor del eje del vastago es la segunda carga mas
importante que afecta a la interfase y este tipo de carga es muy exigente
para el anclaje del vastago en actividades como la marcha, pues produce
alteraciones ciclicas y retrotorsion. En general estas cargas producen
movimiento en la interfase entre el hueso y el implante y clinicamente se
observando los dos tipos de movimiento tras un implante protésico: la
migracion y el micromovimiento. La migracion es un cambio permanente
en la posicion del implante mientras que los micromovimientos son
inducidos por la carga que afectan al implante en relacién con el hueso,
que vuelve a su lugar cuando la carga cesa. Por ello, la migracion es
clinicamente menos critica si es pequefia y no progresiva y no afecta a la
biomecanica de la articulacion (longitud de la pierna, cambio del centro

de |la cadera, etc.). De hecho la capacidad de migrar una pequefia
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distancia (menos de 1 mm) puede ser beneficioso si ayuda a restablecer
una posicion estable durante la fase inicial de curacion®®®®' Sin
embargo, los micromovimientos tienen mayor repercusion si se producen
de forma repetida con cada paso, pues hay una relacion directa entre la
cantidad de micromovimiento que ocurre en la interfase hueso-implante y
la cantidad de osteointegracién. Los autores que han estudiado los
micromovimientos y la osteointegracion concluyeron que si el movimiento
de la interfase era mayor de 30-50 micrometros se producia una interfase
fibrosa'®*® Y como es imposible medir estos micromovimientos in vivo,
se han elaborado modelos in vitro con los cuales debemos ser cautos al
interpretar los resultados, pues representan modelos de carga
especificos. Luego se requieren mas estudios para correlacionar el
micromovimiento con la cantidad de crecimiento de hueso in situ hacia el

vastago durante un largo tiempo®*',

Por lo tanto las protesis no cementadas implantadas con eéxito deben seguir

los siguientes principios™":

Excelente estabilidad primana.
Superficies osteoinductivas u osteoconductivas.

Rigidez adaptada del implante.

Asi el vastago femoral no cementado debe cumplir dos requisitos

fundamentales, maxima estabilidad y minima rigidez.
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- La estabilidad debe combatir las fuerzas de torsion que pueden
desplazar el tallo. Existe una menor estabilidad torsional si los talles son
Curvos.

- Larigidez del vastago, es decir su capacidad de deformacién bajo carga,
intenta obviar los procesos de remodelado adverso®™. Los vastagos
largos y rigidos producen aumento de las fuerzas aplicadas sobre el
mismo, con transferencia de |a tension distal y fuerzas protectoras a nivel
proximal con resorcion periprotésica. Ademas a mayor grosor mayor
rigidez. Los tallos mas largos y rigidos producen mayor tension y por
tanto mayor tendencia al aflojamiento. La maxima diferencia en cuanto a
rigidez se produce a nivel proximal y ello explica por qué la resorcion
periprotésica tiende a ocumir mas rapida y extensamente a nivel
metafisario. El gran relleno proximal también incrementa la rigidez y la
defensa antiestrés. La longitud optima del tallo en protesis primarias®®
parece ser 100-130 mm.

En cuanto a los matenales del vastago el titanio es cuatro veces mas elastico
que el hueso pero no tanto como la aleacion Cr-Co. Como contrapartida a su
gran elasticidad, el titanio produce un mayor cizallamiento en la interfase
creando una membrana fibrosa con menor estabilidad y mayor desgaste y
respuesta osteolitica. No obstante, no se han determinado diferencias
significativas entre el titanio y el Cr-Co en los procesos de remodelacion 6sea

tras una artroplastia total de cadera.
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También debemos tener en cuenta el acabado de superficie en los vastagos
y tenemos:

o 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 trocanter menor, al provocar mayor transferencia de
estrés, aunque la superficie porosa oOptima no ha sido claramente
determinada'™®.

En general la seleccion del tipo y el tamafio del implante asi como la técnica
quirdrgica y el instrumental, requieren mayor precision en los no cementados
que en los vastagos cementados dado que deben cumplirse los requisitos de
estabilidad inmediata del implante en la penetracion 6sea y el contacto intimo
entre la superficie porosa y el hueso huésped mediante el exacto ajuste en la
cavidad endoéstica del fémur proximal.

Los vastagos de protesis totales de cadera no cementadas tienen dos
formas basicas: La forma anatdémica (con una incurvacion posterior en la
metafisis y un arco anterior en la diafisis) y la forma recta. Es mas laboriosa la
preparacion del fémur para alojar un vastago recto, pero los defensores de tal
disefio argumentan que permite un ajuste mas exacto entre la prétesis y el
canal preparado. Diversos estudios sobre la fijacion sin cemento han hablado

de la importancia del ajuste tanto proximal como distal. Por otro lado, se han

desarrollado diversos vastagos modulares que permiten dimensionar
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independientemente las dos partes de la protesis en el momento de la
cirugia'®*%

El revestimiento poroso de los vastagos afecta a la remodelacion
adversa. Se tiende a limitar la superficie porosa a la porcion proximal del
vastago puesto que la transferencia de carga proximal restablecera un patrén
de presion mas normal en el fémur. Los revestimientos extensos se reservan
para las artroplastias de revision en las que es necesario utilizar la fijacion distal
para obtener la estabilidad del implante. En |a zona distal del implante, donde
se presupone que puede haber movimientos la fijacion mas estable es, a prion,
proximal y la superficie debe ser lisa y pulida'®#%,

Los recubrimientos porosos extensos en vastagos de tamafos mas
pequefios no parecen producir proteccién frente a la carga grave. Sin embargo,
estudios de seguimiento mas recientes con vastagos mas grandes, muestran
mayor proteccion frente a la carga con los vastagos de recubrimientos porosos
mas extensos. Podemos encontrar hipertrofia 6sea localizada en areas donde el
vastago con recubrimiento poroso extenso contacta con la cortical. Esto se
observa frecuentemente en el extremo distal del recubrimiento poroso en
vastagos con recubrimiento poroso extenso. Tal hipertrofia @s mucho menos

pronunciada cuando la superficie porosa se limita a la porcidon proximal del

vastago'562%°

e Componentes femorales no cementados no porosos
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Se han fabricado vastagos no porosos que pueden tener surcos y otras
modificaciones de la superficie, sin mas sistemas de fijacion biolégica, por lo
que la fijacon a presion cobra una importancia relevante. Actualmente se
necesitan mas estudios para aclarar si esta forma de fijacion es equiparable a la

penetracion 6sea y al cemento®?.

Los recubrimientos de hidroxiapatita en la protesis total de cadera se han
aconsejado por sus caracteristicas osteoconductivas. Su aplicacion en el
vastago proximal pretende mejorar la osteointegracion y asi facilitar la
transmision de cargas a la metéfisis femoral®. Esto conseguiria menor stress
shielding (fuerzas protectoras), menor desgaste del polietieno y migracion de
sus particulas y menor incidencia de osteolisis con la consecuente mayor

supervivencia del implante.

Respecto a los componentes acetabulares no cementados el objetivo
del acetabulo protésico es conseguir estabilidad, conservacion de hueso y
permitir una cirugia de revision facil. Pueden estar formados por una pieza
unica (polietileno y metal-polietileno) o por dos: una externa metalica (roscada o
porosa) y otra adaptada a su interior, casi siempre de polietileno. La cubierta
porosa requiere un fresado esférico que provoca un contacto en teoria éptimo.
En diversos estudios se ha constatado que si no se consigue un contacto
hemisférico se producirian fuerzas de separacion en la interfase que pueden

acabar en fracturas por fatiga, asi como |la posibilidad de separacion 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
tension que soporta el hueso subcondral. Asumiendo un desgaste anual de 0.6
mm, el espesor debe ser al menos de'' 6 mm. Asi normalmente el espesor del
polietileno acetabular se reduce cuando la cabeza femoral aumenta y las
fuerzas aplicadas sobre el polietileno 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 cupula acetabular a partir de que el espacio libre radial sea de 0,1 mm o
menor, y s6lo 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-cupula acetabular™* ™ La mayoria de las copas
tienen un revestimiento poroso 0 microporoso sobre toda su circunferencia para
favorecer la penetracion 6sea pero difieren en cuanto a la estabilizacion inicial.
Pueden ser impactados a presion o roscados, y contar con otras ayudas para
su estabilizacion, Los tomillos transacetabulares conllevan nesgos de
perforacion intrapélvica, los tetones y las puntas tienen menor estabilidad
rotacional que los tomillos. El acetabulo roscado sin revestimiento poroso, a
pesar de primeras impresiones esperanzadoras, se ha asociado a altas tasas
de aflojamiento en cirugia primaria y de revision. En EEUU se han abandonado
en gran parte aunque se siguen empleando en Europa. Estudios en cadaveres
demuestran que las roscas autoperforantes pueden empotrarse contra el hueso

acetabular, pero rara vez lo cortan. La limitacién del contacto entre la pieza
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metalica y el hueso subcondral convierte en improbable la penetracion dsea

extensa. Se ha demostrado que la penetracién 6sea mas extensa se ha descrito

en componentes fijados con mdiltiples tornillos'®.

Enumeramos las siguientes ventajas de las prétesis no cementadas:

No necesitan cemento.

Consiguen un anclaje solido por osificacion endostal.

Modifican la fisiopatologia de la interfase persistiendo los problemas
derivados de la diversa elasticidad metal-hueso.

Posibilitan rescatar la protesis no cementada.

Asi como los inconvenientes de las prétesis no cementadas:

Técnica algo mas dificil.

LLos accidentes preoperatorios son mas frecuentes.

Menor elasticidad del cotilo.

Necesidad de vastago de gran perimetro.

La dfficultad o imposibilidad de adaptacion a casos especiales.
La complejidad de la extraccion.

El aflojamiento.

No estan indicadas en osteoporosis marcada.

En cuanto a la descripcion de la fisiopatologia del aflojamiento en las

protesis no cementadas vemos que alrededor del implante se forma una fina
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membrana fibrosa y en la zona de contacto con la cortical existe neoformacién
Osea. A partir del segundo mes de la intervencion ya se produce penetracion
0sea en la superfice rugosa de la protesis y en la zona sin contacto aparece
tejido fibroso, la cortical femoral sigue un proceso de remodelacion con intensa
actividad osteoplastia y osteoblastica. En la regiébn metafisaria esponjosa, el
tejido 6seo neoformado es trabecular y poco denso. En consecuencia, el
anclaje por osificacién endostal se produce a nivel de la cortical diafisaria, lo
que exige una introduccion a presién del implante y un tejido 6seo bien
vasculanzado, no escleroso y mecanicamente resistente. El contacto intimo
hueso-prétesis es indispensable para asegurar una estabilizacion mecanica
inmediata.

Normalmente nos enfrentamos a dos posibles mecanismos que generan
fracaso protésico, uno biolégico, por sepsis o bioincompatibilidad, y otro
mecanico por aflojamiento aséptico, fractura de protesis, fractura osea u
osteolisis.

Segun la teoria mecanica el mas mas frecuente es el propio aflojamiento
mecanico aséptico, a causa de la remodelacion dsea adversa y de |la osteolisis,
ambas relacionadas entre si. El problema reside en colocar un material inerte
dentro de una estructura viva capaz de desarrollar una respuesta adaptativa
frente a la nueva situacién. Si la respuesta adaptativa o remodelacion ésea
logra restablecer el equilibrio frente a la nueva configuracion de cargas se
crearan las condiciones para la fijacion duradera. Pero si la adaptacion se altera

en cualquiera de las fases del proceso (por deficiente técnica quirurgica, mala
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calidad 6sea, excesiva rigidez del implante, nivel de fijaciéon distal, recubrimiento
poroso extenso) se provoca una micromovilidad en la interfase por encima del
limite tolerado. Asi el camino por el que se llega a la movilidad depende de la
fase en que se encuentre la fijacion produciéndose resorcion ésea por el
desarrollo de fuerzas protectoras, tal como nos dice la ley de Wolff, 0 necrosis
6sea por concentracion de estrés®™®. Luego el resultado final sera el desamollo
de una membrana fibrosa, con descenso de la resistencia de la fijacion y mas
movilidad, este incremento de la movilidad de la interfase puede conducir por si
mismo al aflojamiento aumentando la resorcion 6sea al incrementar la actividad
osteoblastica a nivel local y al estimular los macréfagos quiescentes y la
proliferacion de las células del estroma premacrofagicas.

La teoria bioloégica nos viene a indicar que las fuerzas gue actuan sobre la
cadera durante la marcha producen un bombeo ciclico de liquido articular a
nivel de la esponjosa intraarticular femoral en contacto con el implante®™®, Este
bombeo de fluido tendria como resultado el desarrollo de microtraumatismos lo
suficientemente intensos como para producir una fibrosis o membrana
periprotésica, para desarrollar cavitaciones o ensanchar las ya existentes por la
accion del fresado femoral. De esta forma se establece un recorrido para la
emigracién de particulas de desgaste procedentes fundamentaimente del
componente acetabular, iniciandose la activacién de los macréfagos y los
fenébmenos de reabsorcion osea. El hueso reabsorbido seria reemplazado por
tejido fibrotico, ensanchando aun mas la cavidad y, por tanto, facilitando la

llegada masiva de restos. Ademas la fibrosis y las cavitaciones provocarian por
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si mismas una micromovilidad de la interfase. De esta forma, el proceso se
manifiesta de forma ciclica y autorreforzada.

El implante de protesis no cementadas por fijacion biologica supone
renunciar al cemento como método de fijacion y la necesidad de lograr una
fijacion inmediata para favorecer la osteointegracion. Algunos disefios han
llevado al fracaso prematuro por una fijacién inicial inadecuada, un desgaste
excesivo y pérdida 6sea periprotésica por osteolisis inducida por particulas. La
fijacion biolégica es indispensable en la permanencia del implante y debe ser lo
mas rapida posible. Para ello se han incorporado una serie de estructuras
capaces de ser invadidas por el tejido 6seo para conseguir esta Optima

fijacion?s0. 261304

Hay dos formas de fijacion biologica:

e La fijacibn mecanica, que se produce por el microtrabado que
provoca el crecimiento del hueso en el interior de poros. El desarrolio
del hueso en tormo al implante tiene como consecuencia un
incremento tanto de la estabilidad como de la resistencia del mismo.
Las superficies mas utilizadas son |os recubrimientos porosos, las
lisas o arenadas, las fibras metalicas y el polvo metalico. En los
recubrimientos porosos el tamafio del poro es vanable (100-400 pm).
Se considera que habra mayor neoformacién 6sea cuanto menor sea

el poro. La estabilidad inmediata del implante también la favorece,
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pues los micromovimientos producen la interrupcion de la
proliferacion vascular y tendencia a la fibrosis. Igualmente la cubierta
porosa debe estar tan pegada al hueso como sea posible. En cuanto
a la relacion entre el material protésico y su efecto en el
comportamiento del hueso, el titanio ha demostrado mejor
osteointegracién que otros metales, a excepcion del CrCo con el que
parece que no hay diferencias significativas en crecimiento 6seo. Las
superficies lisas 0 arenadas estan formadas por microporos (5-20 ym)
y generalmente se usan en pacientes jovenes, y pemmiten un
contacto directo entre el hueso y el implante pero hay mayor
formacion del tejido fibroso, hundimiento del vastago e

inestabilidad® **°.

La fijacion quimica, que se produce al afadir a los implantes unas
cubiertas bioactivas artificiales para dar lugar al desarrollo y extension
del hueso en la superficie protésica y a una rapida y fuerte union al
mismo. Las mas frecuentemente utilizadas son el fosfato calcico
(hidroxiapatita) y el fosfato tricalcico. Otras cubiertas son el fosfato
tricalcico-beta magnésico, las de Bioglas (carbonato sodico), los
polimeros bioactivos (0xido de polietileno, politetrametileno) y las
ceramicas (materiales de fosfato calcico con una composiciéon y
estructura similar a los componentes inorganicos del hueso). En el

mecanismo de accion de la hidroxiapatita, en primer lugar se precisa
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una disolucion parcial de la apatita para incrementar la concentracion
de calcio y fosfato en la interfase, posteriormente los microcristales de
carbonato de apatita formados se ligan con la matriz organica,
produciendo crecimiento 6seo. La hidroxiapatita también tiene
capacidad para inducir la conversién de fibro-cartilago a hueso. Estos
revestimientos se aplican a los implantes generalmente mediante
procesos de deposicion de plasma. Como sustrato se opta por CrCo
o titanio, este ultimo con mayor poder de union. La adicion de fosfato
calcico a los implantes de superficie porosa no solo incrementa el
desarrollo y la extension del crecimiento, sino que hace que éste
ocurra en areas donde inicialmente no existe contacto con el hueso,
dando lugar a una mayor fuerza de fijacion del implante al
incrementarse la proporcién y la extension de crecimiento 6seo.

Para que se produzca el crecimiento en tomo a las estructuras
porosas se necesitan al menos dos condiciones: estabilidad inicial; la
movilidad debe ser menor que el tamafio de los poros* y que exista
contacto intimo, obteniendo mejores resultados con brechas de

hasta*® 0.5 mm.
Por lo demas, el proceso biolégico del crecimiento éseo en el interior de

los biomatenales es similar al proceso de consolidacion de las fracturas y en

tres fases: fase inflamatoria, reparativa y de remodelacion.
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Y es que ademas todos los intentos de fijacion directa del polietileno al
hueso han conducido al fracaso, por lo que su anclaje actualmente debe
realizarse mediante cemento acrilico o por intermedio de un cotilo base metalico
que permita la osteointegracion®™'*,

Veamos a continuacién un cuadro resumen de |a tasa de revision de las

protesis de cadera segun diferentes estudios'"®.

Cegummiento PC Cemenmadas PC 0o cementadas
(2d0s)
Medapg 1690 0.5-10 2-3%,*

e __05%* _ i
Thacner 1930 - PCA 15% T\idl.rm-ﬁlhm |
Nouzbash 1098 .- 1-24%.*

2-11%"*

Razawar 1007 55 | 046%" 2-9%°

Bnitron 1964 >8 Charuley %
Stanmore %

Marston 1996 5-10 Charuley 3%
Stanmrore 5%

NES 1096 10 Chamley 6-21% | ML+ 4%
McKee-Famar %: | PCA* 4%
Starmore 7% | Endler® 36%
Ring 30% | Screw" 13%

= Spikes * 3%

Yahiro 1095 0223 10%° 153%°
Callaghan 1992 2-15 13-16% 0-2,9%

* solo femoral; *solo acetabular

Tabla 10. Tasas de revision de las protesis de cadera segun distintos estudios.

Fuente: Departamento de Sanidad del Gobierno Vasco 1999.

1.9 ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA HIBRIDA
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En el caso de la protesis hibrida, ver Figura 31, al colocarla se cementa el
componente femoral y la parte acetabular se deja sin cementar salvo casos en
los que al intervenir un hueso en mal estado, surge alguna complicacion que
exige cementacion en alguna de sus partes, que como hemos dicho
generalmente es el vastago femoral'"®. Ambos componentes han demostrado
un porcentaje de fallos muy pequefios a diez afios®.

Muchos son los expertos que han analizado las variables a tener en
cuenta a la hora de decidir el tipo de protesis de cadera, sobre todo en
enfermos de osteoartrosis, y las mismas serian. Edad, expectativa de vida y
calidad de la masa o6sea, y solo en edades avanzadas se podria tener en
cuenta el sexo. En los recambios no se necesitaria tener en cuenta ni edad ni
sexo. En osteoartrosis primaria las prétesis de cadera cementadas serian
recomendables en personas con expectativa de vida corta o aquellos de mas de
60 afios, con calidad de hueso deficiente. Por este motive (peor calidad en la
masa osea), en mujeres de edad avanzada se recomienda especialmente la
cementacion. El uso de hibridos en el medio actual se suele reservar a casos
en los que al intervenir un hueso en mal estado, surge alguna complicacion que
exige cementacion en alguna de sus partes, generalmente el vastago femoral.
Asi habitualmente se encuentra indicada en pacientes entre 60 y 70 afios con
un canal femoral ancho o con formas rectas, pacientes entre 70 y 80 afios y
pacientes mayores de 80 afios con buena calidad de vida muy activos y con

buena calidad 6sea'. Al tratar de los recambios de protesis de cadera los
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expertos sugieren que si la lesién osea fuera minima, |la decision se tomase

igual que se fuese una sustitucion primaria’™,

Las prétesis no cementadas se utilizarian en aquellos casos en que las
lesiones fuesen de gran tamafio. Las nuevas técnicas cementadas tipo Ling
seria para casos en que la destruccion 6sea fuese intermedia tanto de fémur
como de acetabulo A nivel de cotilo, también podria ser aceptable el uso de
técnica cementada, asociada o no a anillos de reconstruccion, cuando la
situacion osea fuese grave. En cualquiera de los casos anteriores se podria

emplear protesis no cementada''®?%

Por lo tanto podemos aplicar lo reportado en los apartados de protesis
cementadas y no cementadas para |las protesis hibridas segun estas tengan el

vastago o el cotilo cementado.

139



Figura 31. Proétesis McKee-Farrar metal-metal para implante de cadera
hibrido usando cemento en acetabulo.
Fuente: Tribology Research and Design for Engineering Systems.
Elsevier BV 2003.

Resumiendo lo mejor en la eleccion y preferencia del tipo de protesis
cementada, no cementada o hibrida es que esta quede en manos de la

valoracion, conocimiento y experiencia del cirujano protésico® “%",

140



1.10 TRIBOLOGIA DE LOS MATERIALES ACTUALES Y NUEVOS EN LA
ARTROPLASTIA DE CADERA

1.10.1 ANTECEDENTES

La artroplastia o sustitucidbn de la articulacion de la cadera es un
procedimiento quinirgico donde la parte de la articulacion afectada o enferma se
extrae y se sustituye por una nueva, en este caso artificial, a la que llamamos
protesis. La articulacion coxofemoral se puede sustituir total o parcialmente.
Desde la primera artroplastia realizada en 1826 por John Rhea Barton, esta
técnica quirurgica ha sufrido numerosas transformaciones. Camochan en 1840
tuvo la idea de interponer un material entre las superficies articulares,
utilizandose fascia, musculo y piel. Aunque en 1890 un cirujano aleman sugirié
la posibilidad de utilizar marfil como material para las artroplastias, siendo la
primera ocasion en que se menciona la posibilidad de fijar los implantes con
cemento. Sin embargo, no fue hasta 1937 que Smith-Petersen introdujo el
primer molde de cristal (mezcla de cromo y cobalto). En 1940 se utilizd la
primera protesis metalica, llegando al metilmetacrilato en 1948 y al
politretrafluoroetileno (teflon) en 1958™"°.

Sin embargo John Charmnley hizo un cambio diametraimente opuesto en
cirugia de cadera, de la artrodesis cambié su investigacion hacia la artroplastia
total, de la abolicion del movimiento a la restauracion de todos los movimientos
de la cadera. Los estudios iniciales de la artroplastia de cadera fueron

expuestos por Chamley en 1959 en una sesion de la Asociacion Medica
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Britanica donde propuso la artroplastia como tratamiento ideal ya que
restauraba el movimiento articular y disminuia el dolor, aungue implicaba una
cirugia dificil, que requeria de conocimientos técnicos y mecanicos asi como de
entrenamiento especializado. Charnley tenia un gran interés en la mecanica y la
fisica, derivado de los resultados de otros implantes como el de Judet (1946);
ademas tenia un laboratorio donde estudio todos los temas relacionados a la
artroplastia (materiales, disefio, friccion, lubricacion infeccion y técnicas) asi
inicié sus estudios con el tefién, probé con una copa de teflon fijada en press-fit
y un vastago femoral de Moore cementado, disminuy6 el diametro de la cabeza
femoral con el fin de disminuir la friccion y mejorar la tribologia, creo6 el centro
para Cirugia de Cadera en Wrightinton y ya en 1960 ya tenia 97 pacientes, 2
afios después tenia 452 operados con artroplastia de baja friccion (LFA-Low
Friction Arthroplasty). Los resultados fueron poco alentadores, el desgaste del
teflon fue dramatico (ver Figura 32), generando aflojamiento y granulomas que
requirieron retiro del implante, asi que los dejoé de colocar. Por ese tiempo un
representante le ofreci6 emplear como superficie del par de friccion el
polietileno de alta densidad (HMWP) que se usaba para fabricar engranes,; a
Chamley no le parecié buena idea pero se probé en su maquina de prueba de
desgaste encontrando un desgaste minimo, 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 estandar de oro.
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anteriores. Y por lo que respecta a |la estandarizacion y normalizacion de los

materiales empleados en las protesis podemos ver lo dicho en la Tabla 9, asi

como algunos ejemplos mas en la Tabla 11 acerca de los procedimientos

normalizados para las protesis.

NORMAS
MATERIALY PROCESOS *
IRAM IS0 ASTM

Acero Inoxidable 316L 9401/2 | 5832/1 F138
Aleacion Cobalto-Cromo-Molibdeno 9404 | 58321V F75
Aleacion Titanio-Aluminio-Vanadio 9408 58327111 F136
‘Marcado, embalaje, rotulado 9409 | 6018 F983/91
Preparacion superficial y marcado 9410 T |F86/91 B-600
Polietileno de ultra alto peso molecular . p
relativo USHMWPE 0412 5834/2 F648/84
Cuidado y manipulacion de implantes - .
¢ instrumentos ortopédicos 9413 F565/91
Acero inoxidable forjado 9414 F621/86
Implantes metélicos-radiografias 9416  DIS 9584 F629/92
Protesis ortopédicas articuladas 0418  5839/85 m—

Cotilos No Cementados.

Aleacion de titanio, o equivalente

(ISO 5832-3)
Nudeo de Polietileno. l:gg)eﬁleno, o equivalente (ASTM F
Cotilos Cementados. ?gIBi)etileno. 0 equivalente. (ASTM F

Cabezas Femorales Metalicas.

CrCo, 0 equivalente (ISO 5832-4)

Cabezas Femorales Bipolares.

CrCo, o equivalente (1ISO 5832-4)

Tabla 11. Normalizacion de procesos y materiales en protesis.

Fuente: ASTM/ ISO.
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La eleccion del material para las protesis es una parte critica en el

proceso de disefio de los componentes que conforman el implante. Los tres

principales grupos de matenales los cuales actualmente estan en el mercado

son metales, polimeros y ceramicas y como podemos ver en la siguiente Tabla

12 tienen caracteristicas diferentes las cuales se comparan en funcion de las

propiedades potenciales mas relevantes™.

Clase de Ventajas Desventajas
material
Polimeros + Resiliencia e« Comparativamente
e Tenaz mas débiles
e Facil fabncacion « Bajo Modulo de
« Baja densidad Young
* No bioactivos
Metales e Fuertes e Se corroen
* Resistentes al e Alto Médulo de Young
desgaste e Alta densidad
e Tenaz ¢ No bioactivos
o Facil fabricacion
Ceramicas « Biocompatible « Compleja fabricacion

* Resistente al
desgaste

* Algunos
compuestos son
ligeros

e No resiliente

* Baja tenacdad

e Baja resistencia ala
traccion

Tabla 12. Comparativa general de las propiedades de los matenales
usados en los implantes protésicos.
Fuente: Barry et al. Springer 2007.
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controlan el desgaste en dichos pares. Asi se conoce mejor la liberacion de
iones metalicos y sus niveles, se ha mejorado los conocimientos sobre
biocompatibilidad de las aleaciones de metal utilizadas y todo ello a traves de
estudios de implantes in vitro en tribbmetros, e in vivo con recuperacion de
implantes y ensayos clinicos, ademas de otros estudios como los
inmunohistoquimicos y celulares®.

Ademas el interés, y las ventajas, de usar cabezas mas grandes, = 36
mm, como en la artroplastia total de cadera metal-metal que ha introducido
componentes acetabulares utilizados en la resuperficializacion de cadera metal-

metal, ver Figura 34.

Figura 34. Radiografia con cabeza femoral modular de diametro grande en un
cotilo acetabular de metal (tallo cementado pulido sin cuello).
Fuente: The jounal of bone and joint surgery, 2010.
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Enumeremos a continuacion las claves actuales de un optimo par

friccion metal-metal, ver Figura 33:

Contenido de carbono en la aleacion: Actualmente el material mas
utilizado en estos pares de friccion es la aleacion CoCrMo en los que el
afladido del Molibdeno ayuda a disminuir el tamafio del grano de la
aleacién y aumenta su resistencia maxima®®. Las aleaciones forjadas con
un alto contenido en carbono (aproximadamente del 0,20%-0,25%)
mejora la resistencia al desgaste. Asi en estudios comparativos de
aleaciones con alto y bajo contenido de carbono confirman dicha
afirmacion'? %377 y esto es gracias a que sus propiedades de dureza

aumentan®®.

Se usan dos tecnologias en la fabricacién de estos pares; aleacion
fundida y la aleacion forjada, siendo de la misma composicion quimica la
aleacion forjada, y en particular la de alto contenido en carbono muestra
un tamafo menor de carburos distnbuidos homogéneamente, ademas de
una menor rugosidad superficial. Asi las aleaciones de Cobalto-Cromo-
Molibdeno con alto contenido de carbono (>0,20%), las concentraciones
entre 0,20%-0,25%, parecen ser |las mas adecuadas para estos pares de

friccion®®®, ver Figura 35.
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otros pares metal-metal estandar'®® Ademas de observar que las
particulas de desgaste de Nitruro de Cromo eran menos citotoxicas que
las de los componentes estandar cuando se cocultivaron con macréfagos
y fibroblastos™™. Asi como se evidencia que la concentracion de iones
liberados es sustancialmente menor'?®, aunque se desconoce la

durabilidad de este revestimiento in vivo® 33,

Dureza: La dureza de los materiales del par friccion influye en el
comportamiento frente al desgaste, asi el volumen de desgaste es
inversamente proporcional a la dureza de la aleacién, luego aleaciones
mas duras son mas resistentes al desgaste®®,

N-d

V =Kayastn

H

Siendo:

V : Volumen de desgaste

Kabrasén : Coeficiente de desgaste abrasivo (107°- 10°7)
N . Carga Normal soportada por la cadera.

d: Distancia recorrida.

H . Dureza

Podemos decir que el desgaste, en particular el abrasivo, es multifactorial

tal como expresa la ecuacién anterior y para el caso de un par con
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durezas diferentes, se toma el valor de dureza del material mas

blando®®®,

La rugosidad superficial: La cual afecta al comportamiento frente al
desgaste, debe ser tan baja como sea posible para mejorar su
lubricacién, es un parametro importante del factor lambda expuesto, y

60182

minimiza el desgaste En pares metal-metal se consiguen

rugosidades por debajo de 0,002 m, valores que pueden competir con

la rugosidad media de componentes de ceramica de alumina®, y se
consigue gracias a la aplicacion de tecnologias con amoladores y de

pulido.

Luego una baja rugosidad superficial mejora la lubricacién, lo que facilita
el menor desgaste, particularmente en el par metal-metal. Asi una
aleacion forjada de alto contenido de carbono presenta una menor

rugosidad superficial®®, ver Figura 36.
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Se ha demostrado que en el disefio de protesis metal-metal existe
una delgada linea entre el régimen mixto y de pelicula de fluido por lo
que para controlar el desgaste en este tipo de protesis se debe medir las
tolerancias de fabricacion en el aclaramiento radial®*®. Y asi cuando se
disefian los espacios libres, aclaramientos radiales u holguras se debe
tener en cuenta la flexibilidad del cotilo de manera que el espacio libre
minimo siempre sea mayor que la flexibilidad maxima del cotilo'®!
También existen numerosos estudios que evidencian mejor rendimiento
de la lubricacién mixta de los reemplazos totales de cadera metal-metal a
medida que aumenta los diametros de las cabezas y se estrechaban los
espacios libres®%_ Entonces las cabezas de didmetro grande con el
minimo espacio libre viable determinan menos desgaste tanto en la fase
inicial como en la de equilibrio®%6181.227.345. v an estudios se ha
evidenciado para diametro grandes un intervalo de holgura entre 102-104
mm'™.  Luego cuando el aclaramiento u holgura entre acetabulo 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

ecuatorial y se produce también fallo'™.

La friccion: En dicho par la friccion parte de dos fenomenos fisicos
basicos: la rugosidad superficial por las asperezas y la adhesion entre las

superficies en contacto'’.
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En los pares de friccion metal-metal en un régimen de lubricacion
mixto se han obtenido valores del coeficiente de friccion de entre™ 0,22-
0,27 a otras investigaciones que han obtenido valores tan bajos como™
0,11 a 0,06.

Como vimos la fuerza de rozamiento viene de la expresion:

F= u-N

Donde la fuerza de rozamiento F que se opone al movimiento es
directamente proporcional a la carga aplicada normalmente a la fuerza de

contacto N y al coeficiente de friccion .

La fuerza de rozamiento o friccion en la interfase por equilibrio de

los momentos de fuerza, ver Figura 38, es tal que:

Fz'Rz= M- N- R1

N; Fuerza de contacto de |la cadera.

R;; Radio de la cabeza femoral implantada

Rz  Radio externo de la copa femoral implantada.
F2,  Fuerza de friccion en la interfase R;
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en las superficies articulares. Asi este autopulido es consecuencia del
movimiento de cizalla relativo entre cabeza y nucleo cotileo y favorecido

por la ductilidad de la aleacion forjada de Cromo Cobalto'39208.278.288.297

La lubricacién: Como también explicitamos en el apartado de
lubricacidn los implantes metal-metal pueden operar en el sistema de
lubricacion mixta, en el que gran parte de la carga aplicada es soportada
por la pelicula elastohidrodinamica. Con disefios de implantes de
cabezas grandes con aclaramientos radiales pequefios compatibles con
los acabados superficiales finos, buena esfericidad, contacto polar y
deformacion elastica estructural minima se logran los menores indices de
desgaste®™. Con las técnicas de fabricacion actuales se pueden obtener
rugosidades superficiales de 2 a 15 nm lo cual determina un mejor
acabado superficial y esfericidad®. La presencia de depresiones y
onficios con bordes lisos, mejor que afilados, parece optimizar la
lubricacién y las propiedades de humectacion®*?",

Luego los parametros de disefio que inciden en el desgaste de los
componentes del par metal-metal son; el espacio libre y la rugosidad

superficial. Parametros que determinan la relacion del espesor de

pelicula segun la relaciéon del factor lambda (A) que delimita el régimen

de lubricacion en el que trabaja el par y por lo tanto nos puede predecir el
desgaste a que sera sometido'®* 3 y segun la expresion expuesta del

factor lambda en pares protésicos'
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Espesor _minimo_de_ pdicula _ b

s == a me
Rugosdad _de_las_superfiges /R..?4R..’
Siendo;
[ - Espesor minimo de la peficula en ef implante.,
Ry Rugosidad cuadrética media de ia superficie de la cabeza femcral.
Rac Rugosidad cuadratica media de la superficie de Is copa acetabular en

contacte con la cabeza.

Expresién que es simplemente la relacién entre el grosor minimo de
pelicula que se consigue con el aclaramiento radial y la media del
cuadrado de la rugosidad superficial de cabeza y acetabulo del implante.
Y en el disefio del implante debe tenderse a conseguir el grosor mayor
de pelicula central combinado con la rugosidad superficial media de
contacto mas baja posible. En particular se consiguen mejores grosores
de pelicula con el aumento del diametro de la articulacion implantada.

Se tiene que un valor de i comprendido entre 1 y 3 el régimen de
lubricacion es mixto y que para valores menores que 1 toda la carga la
soportan los elementos, no existe pelicula y se tiene lubricacion limite®*®
Asi este factor lambda, ya nombrado, nos informa que el par metal-metal
es compatible con la lubricacién en régimen mixto y/o de pelicula
lubricante'®!, aunque algunos estudios con cabezas igual 0 menor de 28

mm se asocian con un lambda menor que uno y por lo tanto en régimen
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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
2-10° ciclos (equivalencia de 1 afio son 10° ciclos), sequida de una fase de
equilibrio, durante la cual la tasa de desgaste es constante y mucho mas
baja®®**’ siendo producida por el llamado efecto de autopulido de las
superficies de contacto metal-metal®,'*®. Asi se considera que las superficies
de contacto metalicas 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 reduccion acorde de |la tasa de desgaste a

138 227 Las

medida que la pelicula liquida lubricante se torna mas eficiente
pruebas con tribdmetros han puesto de manifiesto que las tasas medias de
desgaste a largo plazo de las prétesis totales de cadera metal-metal son muy
bajas encontrandose frecuentemente entre los valores de 0.1 y 1 mm’/10°

ciclos'.

Aunque la supervivencia de este tipo de implante aparecen en
publicaciones que describen a pacientes con articulaciones de metal contra
metal de primera generacion con permanencia de los implantes de mas de 20
afios®*® sin embargo los andlisis de supervivencia, comunicados en doce
articulos clinicos, demostraron tasas uniformemente altas de supervivencia del
implante entre cinco y doce afios y estos comresponden a cabezas de 28 mm
Las estimaciones de supervivencia a diez-doce afos, con fracaso aseptico

como criterio de valoracion, variaron de 95,5% a los doce afios™?® a 93% a los
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diez afios®*®, La limitacion de estos analisis de supervivencia es que asumen
que el fracaso del implante es una funcion del tiempo, independientemente del
grado de carga ciclica de la articulacion. En la actualidad, se pueden utilizar
monitores de actividad para calcular el tiempo de soporte de peso, asi como
para contar los pasos, de manera que los investigadores puedan estimar la
carga ciclica in vivo. Es importante incluir estos datos para conocer ¢cémo la
vanacion de la actividad de soporte de peso puede influir en la supervivencia
del implante®®.

En revisiones de estudios dinicos publicados sobre disefios de
artroplastia total de cadera metal-metal de segunda generacion se comunicaron
resultados favorables en témminos de resultados y supervivenca, con
relativamente pocos fracasos y complicaciones y de estos se tomaron cinco
estudios aleatorizados, controlados, en los que se compard |la artroplastia total
de cadera metal-metal con artroplastia total de cadera metal-polietiieno 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 pequefios, con 100
pacientes 0 menos por grupo®’.

También se ha visto que uno de los principales problemas que presentan
los materiales metalicos es la comosion. La corrosion de los metales se
produce debido al contacto del metal con el fluido corporal salino que es
altamente corrosivo. Como consecuencia de esta corosion se liberan iones

metalicos con una gran facilidad para incorporarse al torrente sanguineo y cuyo
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metal, pero se ha correlacionado la aparicion de carcinomas en estudios con
animales de experimentacion con altos niveles de iones (Co, Cr, Ni). En
humanos no se ha podido correlacionar. Se conoce que la aparicion de cancer
(melanoma, prostata) tras artroplastia tiene una incidencia de 0,95 con par
metal-metal, y del 0,76 en el par metal-polietiieno no existiendo diferencias
significativas. Lo habitual es no recomendar el par metal-metal en mujeres de
edad fértii ya que las pequefias particulas metalicas podrian atravesar la
placenta pudiendo producir alteraciones teratogénicasm. Asi el probable efecto
de las particulas de desgaste en los fetos en formacion motiva que la unica
contraindicacion 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 filtrar dichas particulas®®. Aun asi las nuevas generaciones de
articulaciones metal contra metal pueden ser opciones adecuadas para los
pacientes jovenes o con actividades fisicas mas exigentesm. aunque teniendo
en cuenta los pacientes con alteraciones renales dado el problema planteado
de la liberacion de iones metalicos®® .

Otro problema es la amplia variacion a la hora de medir los niveles de
cromo en plasma, globulos rojos o suero siendo mas éptimo medir los niveles
en sangre entera. Y es que ademas el Cromo tiende a acumularse mas en los
glébulos rojos por lo que los niveles plasmaticos o séricos no reflejan la
exposicion total en sangre, en consecuencia el analisis en sangre permite
estimar mejor la exposicion sistémica a iones metalicos que el analisis de

plasma o suero aislado®®’ >
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Se ha demostrado que los controles sanos tienen un nivel sérico medio
de cobalto de 0,24 pg/l (mediana, 0,23 pg/l; range 0,08 a 0,50 pg/) y un nivel
serico medio de cromo de 0,28 pg/l (mediana, 0,29 pg/l, rango 0,06 a 0,93 ug/l).

Por otro lado es dificil definir un nivel seguro de iones metalicos en
pacientes con un reemplazo total de cadera metal-metal. Niveles de cobalto o
cromo en sangre de 7 ppb (pg/ o ng/ml) pueden considerarse como valor medio
en estos implantes, Por debajo de este nivel el dafilo es menos probable y
parece que existe menor riesgo de fracaso del implante. Por encima de este
nivel, los pacientes requieren una observacion mas cercana y pueden requerir
cirugia de revision si se correlaciona con una mala evolucion clinica y
radiologica'. Si bien se han observado niveles mas altos de iones metalicos
en el corto plazo después del implante, durante la fase inicial, los niveles
elevados han persistido aun en el momento del seguimiento a largo plazo. Se
han documentado bien los niveles elevados de iones metalicos después de
artroplastia total de cadera metal-metal, asi en un estudio comparativo de
artroplastias totales con cabezas de 28 y 36 mm se demuestra que los niveles
de i6n metal en sangre son similares a los publicados en otras investigaciones
con implantes de resuperficializacion de cadera’. Pero todavia no se conocen
con claridad sus efectos, ademas, hay controversia respecto de la contribuciéon
del diametro del componente a los niveles de iones metalicos y es importante
destacar que la mayoria de evidencia publicada proviene de estudios sobre

resuperficializacion de cadera metal-metal’’. Sin embargo el nivel de iones
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metalicos no ha mostrado correlacionarse con la edad, ni con los resultados
funcionales’®®, ni con la osteolisis periprotésica®®’.

El patrén y el tipo de inflamacién observados en el tejido obtenido de
sitios de prétesis totales de cadera con componentes metal-metal son muy
diferentes de los de los tejidos obtenidos de sitios de protesis totales de cadera
con superficies de contacto metal-polietileno™, Una caracteristica prominente
asociada con el fracaso de superficies de contacto metal-metal es la infiltracién
perivascular de linfocitos, cuya implicacion clinica aun no se conoce con
claridad’***'. Se ha sugerido una respuesta inmunolégica®', asi como la
posibilidad de osteolisis temprana secundarna a un tipo de hipersensibilidad

retardada al metal” 27 #0328

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 actuan como antigenos que activan el sistema inmune (linfocitos
T). El niquel seria el metal que mas produce esta hipersensibilidad, seguido del
cobalto y del cromo. La prevalencia de hipersensibilidad en portadores de
protesis de cadera con par metal- metal se estima en 2/10.000. Con el riesgo
afiadido de ser implante de larga duracion pudiendo existir la probabilidad de

desarrollar una hipersensibilidad retardada®*?, como ya se ha indicado.

Segun lo referido hasta aqui el par metal-metal esta indicado para los
pacientes mas jovenes, que no sean mujeres en edad fértil, con una funcién

renal conservada. No se recomienda en ancianos ni en pacientes con
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antecedentes de hipersensibilidad a los metales. A esto se une que los
implantes metalicos con unas ciertas geometrias interactuan con los campos
magnéticos cuando los pacentes son observados mediante la técnica de
resonancia magnética causando calentamiento e incluso movimiento de los
implantes. Otro problema secundario es la posibilidad de generacion de
artefactos en las imagenes que se producen y que pueden deteriorar el

procedimiento de diagnosis.

Recientemente se ha observado el resurgimiento de los sistemas de
resuperficializacion, resurfacings, o revestimiento, en los cuales se retira
unicamente el cartilago desgastado de |la cabeza femoral y se conserva el
cuello y el nucleo de la cabeza sobre la cual se coloca un implante,
generalmente cementado, que unicamente reviste y reemplaza la porcion
articular de la cabeza femoral funcionando sobre el cuello femoral natural y con
un diametro externo muy cercano al de la cabeza femoral original. El acetabulo
de revestimiento es obligadamente de tipo metal contra metal. Es de paredes
delgadas (de 4-6 mm de espesor) y cuenta en su interior con una articulacion
metal contra metal de cromo-cobalto de ultima generacion y en su exterior, una
capa de recubrimiento poroso de titanio con o sin hidroxiapatita para la
osteointegracion. Tiene |la ventaja de ser el sistema mas conservador en el
fémur proximal, que en caso de fallar se puede revisar a un sistema de vastago
femoral primano. La tecnologia de revestimiento actual solo es posible con
disefios metal contra metal'’®*? Como inconveniente es que todavia no

tenemos estudios a largo plazo sobre esta técnica, las protesis de superficie
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actuales tienen un periodo de seguimiento entre doce y catorce afo y si nos
cinésemos a los modelos actuales de entre 9-10 afos.

Aungue la mayoria de los informes de chirndos en la artroplastia total de
cadera se han centrado en los pares de ceramica, los chirridos pueden
ocurrir enlos pares metalicos y pueden ser una complicacién clinica
importante a considerar durante el seguimiento del paciente. Asi en un estudio
retrospectivos sobre diez pacientes con chiridos en implantes de
resuperficializacion con rangos de 45 grados +10 grados de indlinacion en
componente acetabular (mediana 48 grados) con un seguimiento minimo de 6
meses y una media de 52 meses se encontré que el promedio de inicio de los
efectos de chimdos fue de 11 meses, con un rango de 3 a 22 meses,
empezando a chirriar después de la actividad de flexion o periodos prolongados
de pie. Concluyéndose que la mayoria de los pacientes con chirridos de la
cadera de resurfacings no parecen tener una reaccion adversa o complicacion
clinica después de 6 afos. Los chiridos de cadera de resurfacings es un
episodic de corta duracién que podria no estar claramente relacionada con la
inclinacion del componente acetabular o incidir en la disminucion de la
satisfaccion del paciente''?. Y en un estudio con grandes diametros metal-metal
se sugiere que al aclaramiento radial del par incide en reducir la pelicula de
lubricante con aumento de la friccion y un aumento de la incidencia de

chirridos®®,
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Luego para terminar los pares metal-metal actuales que estan teniendo
exito clinico es gracias a:
- La composicién quimica 6ptima del matenial.
- La introduccion de mejoras continuas en su procesamiento.
- La fabricacién precisa de los componentes. Con poca y éptima holgura o
aclaramiento radial y baja rugosidad superficial.

- Un disefio ergonémico de la protesis.

1.10.3 PAR CERAMICA-CERAMICA

El par de friccion de ceramica de alumina fue introducido en la protesis
de cadera por primera vez por Boutin® en 1970, ver Figura 40. El par ceramica
sobre ceramica (alumina-alumina) tiene la principal virtud de resistir el desgaste
y ewvitar la osteolisis periprotésica que se da inducida por los desechos de

polietileno en el par ceramica-polietileno o metal-polietileno? .
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Ademas se usaron otros cotilos de alumina provistos de ranuras, de multiples
tetones impactados o roscados®'®?. Este tipo de unién daba lugar a una alta
tasa de fijacion fibrosa o inercia biologica de la aliumina que aun hoy a largo
plazo sigue siendo incierta. También se generaron similares resultados
utilizando a pnncipios de 1980 grandes acetabulos de aliumina implantados por
impacto y provistos de ranuras (caso del Cerapress, Ceraver Ostéal)'*#?* con
supervivencia global del 83% a 10 afios y del 70% a 15 afios, con mejores
resultados en los pacientes mas jovenes. En este caso la mayoria de los
fracasos se debieron al aflojamiento del acetabulo debido a la rigidez de la
alamina. Esto se da por sobrecarga de la interfase cemento-acetabulo lo cual
puede producir fractura del cemento. Mas recientemente han aparecido las
copas acetabulares metalicas, con cotilo inserto de alumina, cuya principal
dificultad es determinar de forma fiable la insercion del nucleo cotileo de
alimina en la copa de metal. La eleccion se buscéd a través de un sistema de
cono invertido Morse en un angulo de 540'. El ensa yo comenzo6 en 1983 con
un anillo liso roscado asociado a una varilla de aleacion de titanio lisa equipado
con un collar, El ajuste de la insercion de aluminio ha demostrado ser fiable
aunque la tasa de migracién acetabular alcanzo el 13% en el medio plazo, pero
con existencia de factores previos de riesgo de mala calidad 6sea y/o pérdida
de masa ¢sea acetabular. Por el contrano, este caso, la migracion del acetabulo
se atribuyé a un mal disefio de la copa de metal y, entre otras cosas, a la

eleccion de la superficie lisa exterior®’. Desde 1989, se utiliza una copa de
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Figura 43.  Par alimina-alimina Pressfit-copa metal.
(A) Protesis total de cadera hibrida | de cadera, en mujer de 45 anos
(tallo cementado con un collar). Excelente resultado clinico y radiolégico
de 10 afios
(B) Protesis total de cadera sin cemento en un hombre de 30 afos de
edad que sufren de necrosis de la cadera. La copa es deliberadamente
horizontal (<45 ) y el tallo muy adecuado y corr ectamente alineados.

Fuente: Bizot P et al. Maitrise Orthopédique 2002

Durante los mas de 30 anos de uso de la alumina como biomatenal, mas
de 5 millones de cabezas femorales y mas de 500.000 acetabulos de este

material han sido implantados en todo el mundo'*

. Aproximadamente, ya en el
2006 se implantaron un millén de caderas en todo el mundo, de las cuales un
25% son de ceramica (cabeza femoral) sobre polietileno (acetabulo), y un 10%
son de ceramica-ceramica (cabeza femoral y acetabulo). Y basandonos en los
buenos resultados dinicos y la reciente aprobacion por parte de |la "Food and
Drug Administration" de Estados Unidos, se prevé un mayor aumento del uso
de protesis de tipo ceramica-ceramica'®,

Sin embargo, tenemos como desventaja que al tratarse de materiales

ceramicos monoliticos, poseen predisposicion a la rotura catastrofica®™, ver
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aluminio comprimido a alta temperatura (1600 °C). Este material es de alta
pureza estable y quimicamente inerte (> 99,5%) y de alta densidad (> 3,94 g
/ ecm %), resistente a la corrosion en vivo y su humectabilidad es mayor que la
de los metales y polimeros, proporcionando una optima lubricacion de las
articulaciones. Sin embargo, la produccién de alimina como "quirdrgica"
requiere de alta tecnologia y estrictos controles de calidad, que estan
estrechamente relacionado con sus propiedades biologicas v
mecanicas?’** Asi estas propiedades estan directamente influenciadas por
la calidad de los materiales (densidad, pureza, tamafio de grano) y han
mejorado significativamente en los ultimos 20 afos. La alimina es un
matenal muy duro, su resistencia al rayado es de 30 a 40 veces mayor que
la de las aleaciones de metales, dandole una excepcional resistencia al
desgaste. Pero también es un matenal muy rigido (E = 380 GPa), 100 y 300
veces mas rigido que los polimeros y el hueso humano, con la desventaja
de una baja capacidad de deformacion y absorcion de impactos. Por lo tanto
la esfericidad de las superficies de friccion debe ser muy precisas para
conseguir un perfecto acople, minimizar las tensiones locales y permitir la

lubricacién suficiente para la obtencion del régimen de pelicula lubricante?’.

También la diferencia de elasticidad entre la alumina y cemento 0seo
aumenta las tensiones de cizalladura en la interfase, lo que explica las
dificultades de la fijacion del cotilo de ceramica de alumina

encontradog?’ 252264
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Ademas la alumina tiene una resistencia a la fractura relativamente baja, lo
gue lo hace un material relativamente fragil en un estricto sentido mecanico,
y es que la tension de deformacion es lineal sin ningun tipo de deformacion
plastica hasta la rotura. Asi vanos estudios han puesto de relieve el resgo
de fractura en estos pares friccionales, pero de estos se concluye que la
mayoria utilizé una mala calidad de materiales o un disefio inadecuado del
implante en su fabricacion, o ambos casos. Actuaimente esto se ha
mejorado notablemente con los controles de calidad, procesos de
fabricacion, disefios y acabados, tanto en los diametros, en la rugosidad,
esfencidad, aclaramiento radial, angulo de implantacion, en la adecuada
técnica quirdrgica y el disefio del cono Morse del implante de la cabeza
femoral. Tal que el riesgo mas alto de fractura puede ser estimado en 1/
2000 durante un periodo de 10 afios, que es comparable con el riesgo de

fracturas de otros materiales tales como polimeros y metales™,

Luego este tipo de implante da una esperanza mas de aumentar la
longevidad de las protesis totales de cadera, especialmente entre los
jévenes y activos®. Como dato, en el 2002 mas de 100.000 protesis de
alimina-alimina se ha implantaron en todo el mundo y este par puede ser
considerado con una alta resistencia al desgaste. Sin embargo también
existen estudios que han manifestado senas dudas sobre el uso de dicho
matenal en los reemplazos protésicos totales de cadera, haciendo hincapié
en el riesgo de fractura de los implantes y el aflojamiento acetabular por
osteolisis?.
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Por otra parte la ceramica de alimina es un material biolégicamente inerte
que causa una respuesta tisular relativamente pobre. En ausencia de la
tensidn mecanica, la tasa de contacto entre la alumina y la masa 6sea varia
de 70 a 100%, sin generarse enlace quimico. El contacto directo se ve
favorecido por las fuerzas de compresion, mientras que las fuerzas de
corte tienden a favorecer la formacion de una membrana fibrosa en la

interfase®®*,

La respuesta biolégica a las particulas de alimina es mucho menos
intensa que el de las particulas de polimero y los metales. Los estudios in
vitro @ in vivo han demostrado que los restos de alimina generan una
reaccion fibrosa en la que los macréfagos son poco comunes y con
ausencia de células gigantes®¥’® La tasa de osteolisis se ha informado
muy baja en diferentes estudios de conjunto de largo plazo para protesis
totales de cadera®®?®27 3118138 | 2 reacciones osteoliticas periprotésicas
reportadas lo han sido en situaciones patologicas, por mal contacto metal-

26,27,30,398

alumina o simple desprendimiento siendo una de las causas mas

probables la accidn del debris del cemento que la de la propia

alimina®'%%?°

En relacién a la calidad de los materiales utilizados en los pares alumina-
alumina, en la década de 1980, la ceramica de alumina tenia baja densidad
y una porosidad relativamente grande, debido principaimente al tamafo de

grano. Desde entonces, la calidad de la alimina respecto a esto
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dicha ecuacién de Hall-Pech®?* aplicada a compuestos ceramicos,
existe relacion entre la resistencia a la fluencia y el tamafio del grano del
matenal. Asi se puede controlar las propiedades de un matenal al
endurecimiento por el tamafio de grano. Es decir, reduciendo el tamaiio
de grano se incrementa el numero de granos por unidad de volumen, y
por consiguiente la cantidad de fronteras o bordes de grano y cualquier
dislocacién encontrara un limite de grano al solo moverse un poco,
incrementandose |a resistencia del material al obstaculizar el movimiento
de las dislocaciones. Luego para el caso de la ceramica de alumina

tenemos la expresion simplificada de Hall-Pech'*?% ta| que;

o= f 1
Jd
Donde:

7, Resistenca mecanica.

f,  Valor de una constante del material.

d; Media del tamafio de grano.
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el par ceramica-ceramica parece proporcionar los mejores resultados,
sobre todo en gente joven. La alumina tiene excelentes caracteristicas
para el desgaste cuando se desliza sobre otro componente del mismo
material. Este buen comportamiento es obtenido si existe un excelente
grado de acabado de los componentes con rugosidades superficiales
menores de 0,1 micras®. Actualmente la alimina tiene un tamafio de
grano inferior a 3 micras, consiguiendo una pureza por encima del
99,5%-99,8%, dureza (Vickers) 2300 y su resistencia mecanica a la
flexion de 350 a 550 Mpa y 4000 Mpa a compresion con moédulo elastico

(GPa) 380 y 4-5 MPa-m" de tenacidad'®, ver Tabla 15 de propiedades

1ISO™

PROPIEDADES del Al; O; ISO 6474
Contenido >99,5%
Proporcion de (Si0; + Na,0) <0,1%
Proporcion del aditivo MEO <0,3%
Densidad 23,94 g/ecm’
Tamafio de grano <4,5 um
Tension a la flexién Bi-axial z 250 Mpa
Madulo de elasticidad 380 GPa
Dureza > 2000 HV

Tabla 15. Propiedades del Al, O, segun ISO 6474,
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En cuanto a la rugosidad de las cabezas de alumina se redujo a 0,1
micrones y las desviaciones de la esfericidad de la cabeza estan ahora en
la micra. La distancia entre los implantes u holgura radial es de entre 10 y

50 micras, siendo lo ideal para la lubricacion 6ptima y un desgaste minimo?® .

El disefio de la cabeza también es un parametro esencial en el riesgo de
fractura y movimiento de las articulaciones. Los diametros pequefios (<28
mm) aumentan el nesgo de fractura y el riesgo de ceramica-metal en los
movimientos extemos de la cadera. Este fue encontrado sobre todo en el

contacto cabeza falda y puede explicar algunos casos de osteolisis®’.

La friccion: Como vimos en otros pares y en anteriores apartados, la
reduccion de la Fuerza friccional y por tanto del desgaste se ve facilitado por
la reduccion del coeficiente de friccion en el par, cuestibn que se consigue
con un pulido 6ptimo y la reduccién del desgaste con la reduccién de la
cabeza femoral y de la carga que soporta. En los pares de friccion ceramica-
ceramica se han obtenido valores de los coeficientes de friccion de entre'*

0,0022-0,07.

La lubricacién en los pares ceramica-ceramica se ha estudiado™,
obteniéndose valores de lambda con valores de 3,4 y tal como adelantamos

en el apartado correspondiente. El régimen de lubricacion para dos
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superficies duras tenemos regimenes mixto y de pelicula |lubricante y los
implantes protésicos deben disefiarse teniendo en cuenta aquellos criterios
que los hagan funcionar en un régimen de lubricacion éptimo con valores de
A (lambda) que permitieran el régimen en pelicula lubricante o
hidrodinamico y es aqui donde los implantes de cadera ceramica sobre
ceramica 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 material'®. Y
es que en otras investigaciones se valord el contacto entre la superficie de
contacto y la separacion de protesis ceramica-ceramica, Esto se llevo a
cabo en simuladores de cadera con lubricante al 25% de suero de bovino.
La cabeza femoral y el acetabulo fueron cubiertos por una fina capa de un
elemento conductor (nitruro de titanio) para permitir la aplicacion de una
técnica de resistiidad a no conductores ceramicos. La superficie de
separacion de los componentes acetabular y femoral se midié a través de
cada ciclo de marcha simulada. Entonces por las fluctuaciones en el voltaje
aplicado a través de los componentes de la articulacion se observé a modo
de conclusion que no podia atribuirse a la lubricacion elastohidrodinamica o
squeeze y que la causa probable de las fluctuaciones de voltaje fue el
contacto breve y ocasional entre las superficies causada por una
combinacion de contacto con las asperezas y la separacion posternior de la

capa conductora™®.
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El desgaste: Los sistemas ceramica contra ceramica son los que menos
desgaste presentan, ya que son los mas hidrofilos, los que proporciona
mejor lubricacion y menor generacion de particulas. Como hemos dicho, las
particulas de desgaste son mejor toleradas por el organismo. La friccion de
los sistemas ceramica contra ceramica son muy similares a la de los
sistemas metal contra metal, asi requieren esfericidad casi perfecta y una
tolerancia muy precisa en la clearence entre las superficies articulares por
las razones antes expuestas. El principal riesgo de estas articulaciones es la
posibilidad de fallo catastréfico por fractura de la ceramica. Tales roturas son
mas probables en protesis implantadas con angulaciones o rotaciones
inadecuadas que producen contacto entre el borde de |la copa y el cuello
protésico femoral'™®?%3%  E| desgaste de la alimina es principalmente
debido a sus granos y esta directamente relacionado con sus propiedades
fisico-quimicas, (humectabilidad, dureza), calidad (tamafio del grano), el
disefio de los implantes (esfericidad, acabado de la superficie, "de espacio
libre u holgura™) y a la posicion de los implantes®. Todos estos parametros
son esenciales para reducir el desgaste y puede explicar algunos resultados
negativos reportados en la literatura®®’- %% E| par alumina-alimina tiene
una tasa de desgaste muy bajo, mucho menor que la del par metal-
polietileno. Los estudios "in vitro” con el par de alumina, ha dado tasas de
desgaste lineal de entre 0,03 y 16 micras por cada millon de ciclos en
condiciones normales®’ 3%¢3% _Estos resultados fueron confirmados en vivo,

87,296

con tasas de desgaste lineal que va de 0.025 a S micras / afio (rango de

187



otros estudios™ muestran valores entre 1-20 micras por afio), mientras que
el par metal-polietileno ofrece tasas de desgaste que por lo general oscilan
entre los 100 y 200 micras por afo, también resultados de otras
investigaciones®® dan un rango en 100-300 micras por afio. Los resultados
en términos de volumen de desgaste son aun mas elocuentes con una tasa
de desgaste de alrededor de 2.000-5.000 veces menor que el par metal-

polietileno y 20-40 veces menor que la del metal-metal’”**,

Debido a que este par tiene un muy bajo coeficiente de friccion, que se
reduce inicialmente y luego se estabiliza en aproximadamente™ 0,06
{(rango 0,002-0,007 segun otros estudios™) y después de un corto periodo
de “running”, a diferencia del par metal-polietiieno, que inicialmente
aumenta y se estabiliza en alrededor de®™ 0,1 (rango 0,06-0,08 segun otras
investigaciones™?). Asi la nueva ceramica patelet tetragonal con nombre
Biolox Delta®, ver Figura 49, parece ofrecer el menor desgaste™ (0,0001
mm/afio) aunque como decimos la alimina es susceptible de fractura o
desgaste si su encaje en los componentes metalicos es inadecuado o se

calienta y enfrian bruscamente.
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Figura 51. Tendencia del desgaste para diferentes pares e incrementos de diametros.

Fuente: Pandorf et al. Steinkopff Verlag-Springer 2007.

- Desde 1977, se utiliza el cono Morse, que fue introducido por primera vez

en Alemania en 1974. Los procesos de fabricacion tienen un mayor control

sobre la exactitud el angulo y la rugosidad del cono, por o que el riesgo de

fractura por la resistencia mecanica en la cabeza de alimina ya puede

considerarse despreciable?” Puesto que en el cono morse, la resistencia a

la torsion de los actuales conos Morse protésicos, ver Figura 46, para

implante de cabeza femoral al vastago, se caracterizan por la estructura

superfical del eje del cono y su angulo. Cuando la bola de la cabeza femoral

se asienta en el cono del vastago se debe cuidar de que este no presenta

particulas de contaminacién, tales como fragmentos 6seos, metal o cemento

y de que no esté dafiado. Dicho esto, y una vez se coloque la cabeza
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femoral en el cono del vastago esta se ve ligeramente deformada. De esta
manera, si esta bien disefiado, las tensiones que aparecen en la cabeza
femoral se distribuyen de manera uniforme sobre una superficie mas grande
de apoyo. Esta eliminacion de los picos de tension es necesaria en el disefio
de la interfase vastago-cabeza femoral debido a |a fragilidad de la ceramica.
El angulo de inclinacién del tronco del cono y la cabeza de ceramica se
comparan entre si, de tal manera que la transmision de las fuerzas en el
cono siempre se lleva a cabo hacia el centro de la cabeza de ceramica. No
es recomendable combinar cabezas femorales de ceramica de ofros
fabricantes con estructuras de vastagos (conos) no fabricados al efecto o
por el mismo fabricante ya que pueden aparecer altas tensiones en el

material asi como corrosion, grietas y fracturas®'. Y las razones son:

¢ Existen muchos tipos distintos de conos disponibles en el mercado (mas
de 30), algunos de los cuales no se pueden distinguir a simple vista.

« Cada cono tiene diferentes tolerancias de mecanizado y estructuras de
superficie.

« El emparejamiento inadecuado puede dar lugar al desgaste por corrosion

0 por friccion.

192






consideracion de la geometria de los rodamientos de la generacion actual de
los pares ceramica-ceramica lleva a la hipétesis de que es el mecanismo
rodamiento/deslizamiento el que causa vibraciones y chirridos. Asi pruebas de
laboratorio, utilizando acelerobmetros, apoyan esta hipotesis de la relacion entre
la friccion por rodamiento y el movimiento de la cabeza femoral™. Pero otros
informes recientes de ambas pruebas fisicas y de modelos numéricos han
indicado que los componentes de rodamientos de ceramica tienen frecuencias
naturales de vibracion muy por encima del rango audible. Asi estos hallazgos
han llevado a muchos investigadores y médicos a la conclusion de que el
chirrido audible no viene de la vibracion de los componentes de ceramica, sino
mas bien de los componentes metalicos en el dispositivo de artroplastia, es

decir, la copa acetabular y el vastago femoral™**.

La circona aparece como alternativa, hace unos 20 afos, para resolver el
problema de la fragilidad de |la alumina, ya que, si se procesa adecuadamente,
tiene la mayor tenacidad de todos los materiales ceramicos monoliticos. El
interés del uso de las ceramicas de circona como biomaterial radica en su alta
estabilidad quimica, su excelente resistencia mecanica y tenacidad a la fractura
y el valor del médulo de Young, del mismo orden de magnitud que las
aleaciones de acero inoxidable. Hasta ahora, la aplicacion biomeédica mas
importante de estos materiales ha sido la fabncacion de las cabezas femorales
que componen las protesis ortopedicas empleadas en las reconstrucciones

totales de cadera asi como en la fabricacion de implantes dentales. Los
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Propiedades Y-TZP
% mol Y;0; 3
Densidad (g/cm®) 6.05
Tamaino medio grano (um) 0.2-04
Dureza (Vickers) 1200
Resistencia mecanica a flexion (MPa) 1000
Resistencia mecdnica a compresion (MPa) 2000
Méadulo elastico (GPa) 180

Tabla 16. Propiedades fisicas y mecanicas de una ceramica inerte 3Y-TZP empleada
en aplicaciones biomédicas.
Fuente: Willmann G. Advanced Engineering Materials 2001.

La principal desventaja que presenta la 3Y-TZP, es que en ambientes
himedos o en contacto con fluidos corporales sufre degradacién, lo que se
conoce como degradacion a baja temperatura o envejecimiento de la circona,
que provoca una disminucion drastica de sus propiedades mecanicas y que
puede derivar en la rotura catastréfica del material. En 1985 la empresa
francesa Saint Gobain Desmarquest introdujo la 3Y-TZP en el campo de los
biomateriales para la fabricacion de cabezas femorales vendiendo hasta el afio
2000 mas de 350.000 cabezas femorales en todo el mundo bajo la marca
registrada Pozyr® y durante 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)®'. Para incrementar su produccion, y afrontar la demanda de
mas 100.000 unidades, Saint Gobain Desmarquest, en 1998, cambié el homo
discontinuo antiguo por uno de tipo tunel que operaba en continuo, reduciendo
asi el tiempo de procesamiento. A partir de entonces las cabezas femorales
pasaron a llamarse TH-balls en lugar de BH-balls . Es a partir de finales del afo
2000 cuando comenzaron a aparecer los casos de rotura catastrofica de las
cabezas femorales producidas en el nuevo homo con una tasa muy superior a
las que se habian producido con el homo antiguo. Aunque el origen de estas
fracturas se asocia a un proceso de degradacion o envejecimiento de la circona,
que todavia hoy persiste, esto ha provocado la aparicion 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 alumina tiene excelente resistencia al desgaste y la inmensa mayoria
de los fallos de la prétesis alumina-alumina no esta directamente relacionada
con el propio matenal. Gracias a la calidad de la técnica quirurgica, el matenal,
el disefio adecuado de los implantes y el conocimiento de determinades
aspectos técnicos tratados anteriormente se puede esperar un aumento
significativo en la longevidad de las artroplastias totales de cadera. Asi la
protesis de alumina-aliumina en su disefio actual es una altemativa muy
interesante a las protesis convencionales para los jovenes y activos, asi como
en pacientes con alteraciones renales puesto que no liberan iones

metalicos?’*#
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comparativamente tiene un peso promedio de la viscosidad molecular de 6
millones g/mol " siendo pues un material atractivo clinicamente dado que

siendo un matenal de superficie blanda presenta una alta resistenca a la

abrasion y al desgaste®®®, ver Tabla 17.

Propiedades UHMWPE
Peso Molecusbr (10 gimol 3575
Tampatatera da lusion (T) 132-133
Poisson rato 0,46
Pewo especifico 08250 945
Modubo da alasticikiad” <GRa) 0508
Rasistancia @ 1a traccin® (MPa) 21-28
Rasslanci a a traccidn maxima® (MPa) 3943
Alargamanto en rolura & b raccdn® (%) 350-525
(im 8o 1 Chomo: 3175 o Sopesor) IR0 )
Grado de crslalmdad (%) -5

esta 00

Tabla 17. Propiedades Fisica Medias del UHMWPE.
Fuente: J Arthroplasty 2000.

Podemos indicar las fases de su proceso productivo. Asi son necesanas
tres fases o pasos, dentro de su proceso de fabricacion®'?, ver Figura 56;
o La polimerizacion del gas etileno.
o EI UHMWPE ya polimenzado en forma de resina en polvo,
Figura 56 (A), necesita ser consolidado en laminas o
barras, Figura 56 (B), o formas proximas faciles de adaptar

al disefio final, Figura 56 (C), de la prétesis.
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Peso Medio Molecular
(10* g/mol, segin
Tipo resina Fabricante ASTM)
GUR 1020 Ticona 3,5
GUR 1050 Ticona 5,5-6

Tabla 18. Peso molecular del UHMWPE.
Fuente: Fabricante Ticona.

Propiedades Requisitos
Resina Tipoly2
GUR 1020y
Marca 1050
Fabricante Ticona Inc.
Ceniza, mg/kg
{maximo) 125
Titanio (maximo ppm) 40
Aluminio (maximo
ppm) 20
Caldio (maximo ppm) 5
Cloro (mdximo ppm) 30

Tabla 19. Requenimientos de las resinas para UHMWPE.
Fuente: ASTM 648 / ISO 5834-1.

En la forma de transformacion de la resina, en barras o similar, para el
conformado, existen dos métodos; moldeado y extrusionado.
Asi el metodo de conversion podria tener un efecto en las propiedades

del UHMWPE, sin embargo en la practica las diferencias entre la
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extrusion y compresion del moldeado son leves, ver Tabla 20. Estudios
sobre esto han reportado sutiles diferencias en la morfologia y en el
comportamiento a la propagacion de grietas por fatiga del extruido frente

al moldeado por compresion®", ver Tabla 20.

Material Densidad Resist Traccion Traccién maxima Fallo al
(kgim”) | (MPa) (MPa) alargam (%)
Extruido GUR 1020| 935+ 1 223205 5371244 452 + 19
Mokleado GUR | g55 , 4 219207 511477 440 + 32
1020
Extruide GUR 1050| 831+ 1 215205 507+472 395+ 23
M“?.%%GUR 930+ 2 21,0£07 46864 373429

Tabla 20. Diferencias fisicas y mecanicas entre UHMWPE extruido y moldeado.

Ademas determinadas investigaciones sobre la morfologia del UHMWPE
sugieren que el material moldeado a compresion tiene una orientacion
cristalina isotrépica, frente al extrusionado a presion del UHMWPE cuya
morfologia parece que varia ligeramente en funcion de la distancia al eje
central'®. Estudios similares sobre propagacion de grietas en el
UHMWPE han encontrado mas tendencia a la propagacion de grietas
isotrépicas en las laminas moldeadas a compresion que en las barras de

UHMWPE extruido a presion®'.
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Los fabricantes de componentes ortopédicos generalmente conforman
los componentes de UHMWPE en su forma definitiva. Utilizan para ello el
mecanizado de componentes de UHMWPE que se compone de fresado
y torneado de desbaste, ver Figura 56 (C), y ademas de otros pasos de
acabado. En algunos casos, el proceso convertidor de resina puede
facilitar el mecanizado dando una forma que se aproxime a la seccion del
implante terminado®"!,

Este preformado tiene multiples ventajas;

Su eficiencia.

Evita que el calor generado por la velocidad de corte del proceso de
mecanizado dafie el matenal.

Mejora el implante de tolerancias en el componente.

Y consigue una mejor temperatura de trabajo.

Asi las ulimas generaciones de maquinas son capaces de desarmollar

hasta 12.000 rpm en proceso controlados por control numérico®'",

Proceso de Dosis de radiacion
esterilizacion gamma

Gamma inerte 25-40kGy
Gas plasma Ninguna
Oxido de etileno Ninguna

Tabla 21. Procesos de esterilizacion actuales para los implantes UHMWPE.
Fuente: Kurtz SM. Elsevier 2009.
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Ademas es conveniente wigilar el proceso de esterilizacion, tal que incluso
la irradiacion gamma en atmdésfera con aire da lugar a riesgo de generar

radicales libres dentro del polimero®®

. La esterilizacion en vacio o en
atmosfera inerte mejora el entrecruzamiento del UHMWPE y con esto se
evita los procesos oxidativos en esta fase frente a la esterilizacion con 6xido
de etileno que no mejora el entrecruzamiento®®®. La degradacion oxidativa
pues ademas 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®®,

Los diversos métodos de esterilizacién, ver Tabla 21, que se utilizan
actuaimente reflejan la falta de consenso cientifico en cuanto a cual de los
métodos de esterilizacion es preferido actualmente para ofrecer mas
ventajas a largo plazo sobre el UHMWPE y para el paciente. En los ultimos
5 afos, han surgido nuevas evidencias respecto a los envases de primera
generacién al no resultar ser tan eficientes en la prevencion de la oxidacion
del polimero como originariamente se pensaba. Otra preocupacion actual
por la esterilizacién con radiacién gamma de los componentes protésicos de
UHMWRPE es sobre que se puede esperar de su proceso oxidativo durante
la exposicién a largo plazo en un medio ambiente vivo como es el cuerpo
humano. La importancia clinica de estos hallazgos recientes, no es

plenamente reconocida en la actualidad y es un tema de investigacion en

curso y en debate dentro de la comunidad cientifica®'.
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ATMOSFERA
FABRICANTE EMPAQUETADO
Biomet Argon y cuasi vacio sellado.
DePuy Inc. Cuasi vacio.
Stryker Howmedica
Ostenics | Nitrégeno
Zimmer Inc. Nitrégeno

Tabla 22.Empaquetado usado en la esterilizacion por radiacién gamma del UHMWPE.
Fuente: Kurtz SM. Elsevier 2009.

Y es que muchos de los principales fabricantes usan la distribucion de
componentes de UHMWPE empaquetados y esterilizados con rayos gamma en
un medio inerte, ver Tabla 22. El objetivo de estos envases de bamera es
reducir al minimo la degradacion oxidativa durante el almacenamiento util a
largo plazo. Y es que el UHMWPE esterlizado con rayos gamma en un
ambiente con poco oxigeno todavia contiene macroradicales, el éxito de la
minoracion de la oxidacion durante el almacenamiento depende de su
capacidad para limitar el acceso de oxigeno a los polimeros. Asi se ha indicado
que las barreras poliméricas, usadas en el empaquetado, pueden no ser causa
de éxito en la prevencidbn de la oxidacion del UHMWPE durante el
almacenamiento si esto no va acompafiado de un envase impermeable o

sellado en lamina metalica®'",
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Respecto a los ratios de desgaste, rangos de 30-100 mm™afic han sido
reportados'™ para este tipo de par friccional. Pero aunque la mayoria de los
implantes son un éxito, hay suficiente evidencia que muestra que el debris
del desgaste de esta combinaciéon lleva a un eventual fallo de la prétesis. 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
resorcion 6sea osteoclastica, que lleva a la osteolisis y al aflojamiento de
final de la protesis. No es el volumen de las particulas de desgaste soélo lo
importante en este mecanismo, tanto el nimero de particulas como el rango
de su tallg"# 1411871889838 v horque se da en mayor medida en lo pares
de friccion de superficie dura sobre blanda al tener no solo mas desgaste
sino un tamafio de particulas mayor y en particular el polietileno®®3™
Investigaciones han demostrado que las particulas en el rango de talla 0,2-
0.8 m causan la mas alta respuesta biolégica en el organismo'®2',

Asi como ya se indicé, se ha demostrado que el rango de tamafio de

particulas comprendido entre 0,2 y 7 4 m puede desencadenar también

respuesta inmune con reaccion osteolitica’#141157.158.183.380

, ver Figura 57, y
debido al polietileno®®2™_ Y como también mostramos, la mayoria de las
investigaciones sobre las particulas de desgaste se centraban en las tallas
de particulas mas pequefias tipo submicron y su distribucion en los tejidos

penprotésicos, porque parecian ser las causantes de |la actividad de los
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macréfagos y por tanto de la osteolisis, y asi lo indicaba estudios del
momento. Pero Tipper et al.’® demostraron que un relativo y pequefio
nuamero de grandes particulas podian dar lugar a una mayor proporciéon de
desgaste volumétrico total, ain con una baja actividad biologica® ™%

Esta enfermedad también llamada de las particulas se describié por primera
vez a principios de los afios 70 por Willert y Semlitsch?®?278:378,

Como investigaron, los macréfagos juegan un papel fundamental en la
reaccion tisular y la respuesta inmune del debris del polietileno. Ellos
reconocen y fagocitan las particulas, generando citosina locales que
influyen en las reacciones celulares puesto que la friccion y el desgaste de
los componentes del implante protésico genera microparticulas en un rango

de tamaiio de 1-10 mgm y nanoparticulas en el rango de 10 hasta 1.000

nm 2 Y es que incluso en el UHMWPE se han reportado particulas de
talla nanométrica no sélo en estudios in vitro con simuladores sino en tejido
periprotésico®'®**®. Luego los macrofagos y las células gigantes, atraidas
por el debris, intentan disolver estas particulas de desgaste con las
citoquinas o citosinas y como el polietieno no es biocompatible, las
particulas no se disuelven y aparece el efecto negativo en el cual las
citoquinas liberadas activan los osteoclastos lo que originan la reaccion de
absorcion ésea que tiende al aflojamiento de los componentes, ver Figura

57.
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En términos de maximo volumen se ha sugerido que el total de desgaste
volumétrico del UHMWPE por encima de 600 mm® se asocia con el fallo
total del reemplazo articular de cadera. Asi para un caso particular de un

cotilo que genera tipicas particulas de UHMWPE de 05 um con un

volumen de desgaste de 30 mm’afio tendriamos una ecuacion que

generaria 40.000 particulas por paso'®.

Las tasas de desgaste mas bajas relacionadas con revestimientos del
polietileno altamente entrecruzado pueden mejorar la longewvidad de las
protesis totales de cadera primarias al reducir la prevalencia de osteolisis
tardia y la consiguiente pérdida ésea y aflojamiento del implante. Esto podria
ayudar a disminuir la necesidad de revisar artroplastias de cadera. Y es que
la artroplastia de revisién no ha tenido el mismo éxito clinico que la
artroplastia de cadera primaria. Muchos factores contribuyen a los peores
resultados despues de una artroplastia de revision, por ejemplo, edad mas
avanzada, infeccion, reserva o¢sea inadecuada y mayor numero de
comorbilidades. En el proceso de fabricacion del polietileno altamente
entrecruzado incide de modo directo el grado de entrecruzamiento y, por lo

tanto, las caracteristicas del material de estos componentes'®.

210



Son tres de los factores que mas influyen:

* La dosis de irradiacion.
+ Eltipo de procesamiento térmico postirradiacion.

* Y el tipo de esterilizacion de punto final.

Los denominados polietilenos altamente entrecruzados de primera
generaciéon se han clasificado en cuatro tipos sobre la base de estos

procesos de fabricacion'*®'*2% Figura 58:

Irradiados en frio e hibridados.

Iradiados en frio y sometidos a fusion posterior.

.

Iradiados a temperatura templada y sometidos a fusion

adiabatica.

Iradiados a temperatura templada y sometidos a fusion posterior,

211






embargo también se pueden combinar radicales libres con moléculas
adyacentes para formar enlaces transversales. A medida que aumenta la
dosis de irradiacién, lo hace también la densidad del entrecruzamiento v,
por lo tanto, la resistencia al desgaste. No obstante, pese a la mayor
resistencia al desgaste, el entrecruzamiento excesivo podria no inducir
un mejor rendimiento clinico general porque, a medida que aumenta el
grado de entrecruzamiento, hay una disminucion correspondiente de
algunas propiedades mecanicas, como resistencia final a la traccion y
resistencia a la propagacion de grietas por fatiga'®®.

La investigacion preclinica indica que |la dosis de irradiacidon Optima para
maximizar la resistencia al desgaste y mantener, al mismo tiempo, la
resistencia a la traccion y a la propagacion de las grietas por fatiga es de
5 a 10 Mrad (de 50 a 100 kGy)'"?**'?"'_Pero no se ha esclarecido si el
grado de entrecruzamiento afecta de manera marcada el riesgo de
desgaste acelerado del polietileno por choque del cuello femoral contra el
reborde del revestimiento™®

El menor desgaste de este tipo de polietileno no debe dejar de resaltar
lo que han sugerido algunas investigaciones sobre que las particulas de
0,1 a 0,5 pm son mas activas en términos biolégicos que las particulas
mas grandes'®®1?4.

La radiacion empleada para generar el entrecruzamiento, sea de tipo
gamma o haz de electrones, también produce radicales libres no

combinados. Si se permite que estos radicales libres permanezcan en el
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polietileno, y si se difunde oxigeno haca el polietiieno durante el
almacenamiento o el uso clinico del implante, estes pueden predisponer
al material a degradacion oxidativa intensa.

A fines de la década de los noventa, se introdujeron polietilenos
altamente entrecruzados en los que se reducia la concentracion de estos
radicales libre mediante fusién o hibridacion postirradiacion. La fusion del
polietileno implica calentario por encima de su punto de fusion (>135 C),
de manera que el polietileno cambia de un estado parcialmente cristalino
u otro sodlido amorfo por completo. La fusion permite acceder a los
radicales libres de las regiones cristalinas por desplegamiento de las
cadenas poliméricas. Los enlaces transversales formados actuan con
restricciones moleculares durante el enfriamiento, de manera que el
estado cristalino final es mas bajo, y los cristales son mas pequefios que
antes del entrecruzamiento y la fusion. A su vez, esta disminucion del
estado cnstaline induce una reduccion adicienal de ciertas propiedades
mecanicas, como la resistencia a las grietas y a la fractura®®1%192% gq
cambio, la hibridacion hace referencia al calentamiento del polietileno
hasta una temperatura algo mas baja que el punto de fusién. Esto evita
la reduccion del estado cristalino que se observa con la fusion. Sin
embargo, la hibridacion es mucho menos eficaz que la fusion para
extinguir los radicales libres, que pueden inducir degradacion oxidativa a
largo plazo de las propiedades mecanicas del polietileno si permanecen

en éste'?3%2
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Esta diferencia entre fusion e hibridacién es la que ha llevado a
desarrollar métodos mas modemos, llamados de segunda generacién,
para eliminar los radicales libres del polietileno altamente entrecruzado
en un esfuerzo por evitar que disminuya el estado cristalino. Se ha
comunicado que el tipo de esterilizacion ejerce un efecto directo sobre el
tiempo de conservacion y las caracteristicas de desgaste del polietiieno
tradicional'"*'751%838 A los componentes de polietileno que se
esterilizaban con radiacion gamma en aire contenian radicales libres vy,
por lo tanto, eran susceptibles a la oxidacion durante el almacenamiento
y el uso in vivo. La esterilizacion sin radiacion, es decir, con 6xido de
etileno o gas en estado de plasma, evitaba la generacion de radicales
libres, pero la falta de entrecruzamiento determinaba menor resistencia al
desgaste, tanto durante las pruebas de laboratorio'**?*?* como en el uso
clinico'”*'* En parte, este compromiso inherente entre resistencia a la
oxidacion y resistencia al desgaste relacionado con los polietilienos
tradicionales fue lo que motivo el desarrollo de polietilienos altamente
entrecruzados, en los que se obtiene el entrecruzamiento por exposicion
a radiacién. Los radicales libres resultantes se eliminan por una nueva
fusién, y la esterilizacion terminal se efectia con oxido de etileno 0 gas
en estado de plasma para no reintroducir radicales libres. La eleccion de
gas en estado de plasma u 6xido de etileno no parece ejercer un efecto
mensurable sobre |a resistencia al desgaste. Al igual que en el polietileno

tradicional, la esterlizacion termminal de un polietileno altamente
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entrecruzado con radiacion gamma genera radicales libres en el
polimero, que son susceptibles a la oxidacion'®.

Factores del paciente, como edad, sexo, indice de masa corporal y nivel
de actividad, 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 polietileno
altamente entrecruzado’#2164.1%6. 18 | a5 propiedades del material y las
caracteristicas del desgaste resultantes de los procesos especificos
empleados para inducir el entrecruzamiento son, quiza, mas importantes

que los factores relacionados con el paciente®.

La comrecta alineacion del componente acetabular es esencal para un
rendimiento clinico a largo plazo satisfactonio de cualquier tipo de polietileno.
Cuando se inserta un cotilo con una alineacion vertical excesiva, la zona de
contacto entre la esfera y el cotilo puede estar cerca del reborde superior
(ecuador) del cotilo o en el reborde. Esto puede imponer cargas demasiado
altas al polietileno, lo que induce, a su vez, desgaste o fractura por fatiga de
fooma rapida®* En teoria, algunos tipos de polietieno altamente
entrecruzado podrian exacerbar este problema por dos razones. En primer
lugar, el mayor entrecruzamiento y la nueva fusion tienden, ambos, a reducir
la resistencia a la fractura del polietileno (respecto de la del polietileno no

entrecruzado)®*'**#* En segundo lugar, dada su mayor resistencia al
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desgaste, se dispone de polietileno altamente entrecruzado para usar con
esferas de mayor diametro, a fin de reducir el nesgo de choque cuello-cotilo
y de luxacion. En consecuencia, estos revestimientos son, necesariamente,
mas delgados, sobre todo en el reborde, en el lugar del mecanismo de
bloqueo, lo que también reduce la resistencia a las grietas por fatiga™'. Las
cabezas femorales grandes se han vinculado con mayor desgaste de los
revestimientos acetabulares de polietileno tradicional de peso molecular
ultraalto*', pero esta tendencia no parece trasladarse a los revestimientos de

polietileno altamente entrecruzado'*’-'%®,

Refendo a las técnicas de medicion del desgaste en el caso del
polietileno podemos decir que por lo general, el grado de desgaste del
polietieno durante el uso clinico se estima midiendo la distancia de
penetracion de la cabeza femoral en el revestimiento de polietileno a lo largo
del tiempo. Las técnicas para medir la penetracion de la cabeza femoral en

radiografias seriadas pertenecen a tres categorias:
e Analisis manual.

» Asistido por computadora

e Y radioestereomeétrico.
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Asi tenemos las mediciones del desgaste mediante las técnicas
manuales descritas por Dor y Wan”. La técnica computarizada
comunicada por Devane y otros™. Y el método asistido por computadora
comunicado por Martell y otros®'?? La radioestereometria es un
método que utiliza marcadores biocompatibles como el tantalo o similar,
en el hueso o Iimplante protésico para determinar cambios

tridimensionales.

En la actualidad, el método asistido por computadora comunicado por
Martell y otros®'?* es la técnica empleada con mas frecuencia para
evaluar la penetracion de la cabeza femoral en revestimientos de
polietileno altamente entrecruzado. Este método utiliza software de
deteccion de bordes que identifica, primero, los margenes de la cabeza
femoral y el cotilo acetabular y, después, calcula el centro de cada
componente. Como las variaciones de posicion del paciente, |la dosis de
exposicion y otros factores pueden distorsionar la elipse creada por la
boca del componente acetabular, el software de deteccion de bordes
puede rechazar radiografias clinicas. Por consiguiente, este método no
es exclusivamente automatizado, pues se pueden necesitar
observadores para verificar |a elipse identificada por el software o para
identificar en forma manual el reborde externo del cotilo acetabular. Sin

embargo, aplicar esta técnica en estudios clinicos prospectivos que
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incorporan a vanos de pacientes puede ser prohibitivo con relacion al
tiempo y al costo.

Sin embargo aunque la radiocestereometria puede ser el método mas
exacto para detectar migracion de la cabeza hacia el interior de la
superficie de articulacion del revestimiento acetabular, este método no
permite detectar el desgaste posterior’ " "%,

Asi se considera que la radioestereometria es el método mas exacto
para medir la penetracion de la cabeza femoral, pero cada técnica tiene
ventajas y desventajas, y no hay consenso claro sobre cual de las tres es
la mas adecuada para evaluar la penetracion de la cabeza femoral en
revestimientos de polietileno. No se ha realizado, por el momento, ningun
estudio que haya efectuado una comparacion directa de las tres

técnicas'™®.

La literatura cientifica indica que el ratio de desgaste tipico lineal de las
copas o cotilos de UHMWPE sobre metal se encuentra entre 100-300

um/afo™ o de ratios de desgastes volumétricos de 30-100 mm®/afio™.

Estos ratios, mayoritariamente aceptables por un amplio espectro de
pacientes, puede no ser una opcion adecuada para los pacientes jovenes
dada la mayor probabilidad de demanda de remplazos de implante primario,

afnadida la cascada de reaccion biolégica dada por la osteolisis.
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Y es que multiples mecanismos de desgaste afectan al polietileno in vivo
(abrasion, adhesion y fatiga, esto ultimo mas asociados con los implantes
de rodilla). Muchas proétesis recuperadas muestran rayaduras, lo cual ayuda
a indicar la importancia del desgaste por abrasion en los implantes de

cadera.

Aunque la tasa aparente de desgaste de los polietilenos altamente
entrecruzados durante los primeros afios de uso clinico ha sido mas baja
que la de los polietilenos tradicionales, el grado de reduccion ha sido menor
que las reducciones porcentuales medidas en pruebas de desgaste previas
con simuladores de cadera. Asi el porcentaje de reduccion de la tasa de
penetracion de la cabeza femoral ha oscilado entre el 23%% y el 95%""°,
segun qué polietileno tradicional se utilizé como control. Y lo mas probable
es que esta diferencia sea producto del hecho de que la mayor parte de la
penetracion de la esfera en el cotilo durante los primeros seis meses de uso
se debe a deformacion por arrastre del polietileno mas que a desgaste del
matenial®.

El grado de entrecruzamiento no afecta mucho a la tasa de arrastre o
deformacioén por arrastre, la penetracién total durante el primero o segundo
afio de uso tiende a ser comparable entre los dos tipos de polietileno, aun
cuando uno presente un desgaste sustanciaimente menor que el otro
Debido a esto, en estudios a mediano plazo de polietilenos altamente

entrecruzados (con medias de seguimiento de alrededor de cinco afios), los
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investigadores han excluido, en general, los datos de penetracion del
periodo inicial de asentamiento (es decir, cuando el arrastre es sustancial)
para obtener un parametro mas exacto de las tasas de desgaste real en
estado de equilibrio. En consecuencia, la disminucion porcentual del
desgaste por alto entrecruzamiento ha tendido a ser mas alta en los
estudios a mediano plazo'®®,

Cuando se comparan las reducciones porcentuales del desgaste entre
estudios clinicos 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 radiacion gamma dentro del rango permisible de 25 a 4
Mrad (de 25 a 40 KkGy) tienen un grado comespondiente de
entrecruzamiento que, sobre la base de estudios en simuladores de cadera,
determinaria tasas de desgaste alrededor del 50% (para los cotilos
estenlizados con 2,5 Mrad) al 75% mas bajas (para los esterilizados con 4
Mrad) que las de los cotilos de polietileno no entrecruzado (cotilos Marathon
esterilizados con 6xido de etileno o gas en estado de plasma) "%24'.

Asi si se compara pues el polietileno altamente entrecruzado con un
polietileno tradicional no entrecruzado, se observara una mayor reduccion
porcentual del desgaste que si se lo comparara con un polietieno
tradicional esterilizado con radiacion gamma (es decir, moderadamente
entrecruzado). Esto queda demostrado al comparar la reduccion del

desgaste del 95% respecto del desgaste de los revestimientos esterlizados
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con gas en estado de plasma (es decir, no entrecruzados), comunicada por
Engh et al.""®, con la reduccién del desgaste del 73% de los revestimientos
Marathon respecto del desgaste de los revestimientos esterilizados con
radiacion gamma (es decir, moderadamente entrecruzados)®* %,

También, en vanas resefias 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 mm/afio, pero la osteolisis se vuelve mucho mas
frecuente y extensa a medida que la tasa de desgaste supera de manera
sustancial este valor umbral'®.

Algunos investigadores han comunicado que el tamafio medio de las
particulas es mas pequefio con polietileno altamente entrecruzado y que,
en volumenes equivalentes, es mas probable que las particulas mas
pequefias tiendan a causar ostedlisis'®®*'***? En dicho escenario estos
factores podrian determinar que el umbral de osteolisis fuese algo mas bajo
para los polietiienos altamente entrecruzados. El control estricto, continuo,
de pacientes con componentes de polietieno altamente entrecruzado es
esencial para determinar si la mejor resistencia al desgaste observada en el
mediano plazo, como se resumidé aqui, se traducira en una disminucion
sustancial de la prevalencia y la gravedad de la osteolisis después de
seguimiento a largo plazo'®,

Se requeriran afos de seguimiento clinico estricto para determinar la
seguridad y la eficacia de estos métodos de entrecruzamiento desarrollados

hace poco para disminuir el desgaste o la osteolisis. En el seguimiento a
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mediano plazo, los revestimientos de polietileno altamente entrecruzado de
primera generacion han parecido mostrar tasas de desgaste mas bajas
durante el uso clinico, con las correspondientes disminuciones de la
prevalencia y la gravedad de la osteolisis, lo que puede reducr la
prevalencia del aflojamiento del implante y la necesidad de revision. Pese a
las mejores caracteristicas de desgaste, el polietilieno altamente
entrecruzado de primera generacion puede ser mas susceptible a la fractura
por fatiga en caso de alineacion acetabular inapropiada o choque cuello-
revestimiento, sobre todo con los revestimientos mas delgados que se
utilizan con esferas de mayor diametro. Esto destaca la necesidad de una

técnica quirargica solida'®.

Para maximizar la resistencia al desgaste sin la reduccién de las
propiedades mecanicas que se relaciona con la fusidon postiradiacion, se
estan desarrollando polietilenos altamente entrecruzados de segunda
generacion mediante métodos alternativos para eliminar los radicales libres.
Y son los siguientes:
¢ Sumergir en vitamina E el polietileno que ha sido entrecruzado con
radiacién para extinguir los radicales libres residuales®’?,
e Aplicar tres dosis de radiacion para el entrecruzamiento, con
hibridacion después de cada dosis para reducir los radicales

libres%2,
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Como en el caso de los polietilenos altamente entrecruzados de primera
generacion, se requeriran afos de seguimiento clinico estncto para
determinar la seguridad y la eficacia de estos métodos de
entrecruzamiento desarrollados hace poco para disminuir el desgaste o
la ostedlisis'®®.

Asi pues de forma resumida son vanos los factores que inciden en el
desgaste del polietileno de las protesis totales de cadera, como tipo de
resina usada, pasos especificos del proceso de fabricacion, diametro de
la cabeza femoral, alineacion de los componentes acetabular y femoral,
peso y nivel de actividad del paciente, y otros factores. Luego los
cirujanos deben ser cautos al considerar el uso de polietilenos altamente
entrecruzados de segunda generacion, pues todavia no se dispone de

datos clinicos sobre su seguridad y eficacia'®.

- Asi una forma de minimizar el desgaste ha sido utilizar una superficie
de contacto dura, suave y resistente a los arafazos. Por lo tanto las
cabezas femorales hechas de CoCrMo, ¢xido de zirconio o de alumina
son las utilizadas en la actualidad. Y es que la dureza de estos
matenales muestran un alto grado de resistencia a los arafiazos y por lo
tanto menos faciles de dafar'®. Un estudio apoya esta
argumentadbn'", 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 mantenido in vivo la rugosidad promedio
alrededor de 0.05mm Ra, las cabezas de titanio aumentaron a
aproximadamente 0.20mm Ra. Fundamentaimente, las tasas de
desgaste en los pacientes con la cabeza femoral CoCrMo fue
significativamente menor que aquellos que tenian las cabezas femorales
de titanio implantado'’.
También estudios con simuladores han evidenciado la fuerte relacion entre
el desgaste del UHMWPE vy la rugosidad superficial media en superficies
protésicas articulares'®’. Esta es la razon por la cual las cabezas femorales
de alta dureza como las de CoCrMo y de aliumina son a menudo preferidas
frente a las de acero inoxidable y titanio, mas susceptibles a los arafazos.
Arafazos que pueden deberse a fragmentos de hueso o agentes usado en
la cementacion'”. Saikko et al®'® testeé el UHMWPE y el polietileno
altamente entrecruzado o reticulado HXLPE frente al metal en presencia del
proteinas suero 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 k=587 x (Ry)*"
Para el HXLPE k=787 x (R,)**?
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Siendo k el factor desgaste y R, la rugosidad media de la superficie

friccional.

- En cuanto a la lubricacion del par UHMWPE-metal, es evidente que la
articulacion natural de cadera se encuentra con una serie de cargas durante
toda la vida y se mueve con un rango determinado de velocidades, sin
embargo, para el modelo “ball-in-socket™ de prétesis articulares de cadera es
perfectamente valido la equivalencia con el ball-on-plane empleado en teoria
elastohidrodinamica'® (ya adelantado en el apartado de lubricacion con el
parametro lambda). Este nos permite calcular la pelicula minima efectiva

Rrin POr la expresion:

5 0.65 0.21
foin__ 5 g il
R E'R ER

X K

Donde R, es el radio equivalente en m. Siendo R, ¥y R; los radios de la

cabeza femoral y cotilo respectivamente.
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es la viscosidad del el lubricante en Pa's

u es la velocidad del par en m/s.
w es |la carga soportada (N).

E* es el médulo de elasticidad equivalente.

Siendo E; el modulo de elasticidad de |a cabeza femoral y E. el del
cotilo. Y ademas vy y v, los coeficientes de Poisson de la cabeza y cotilo

respectivamente

-=0.5

[ (1-v} l-v§]
\" 2 T
\ 'E'l f“:

De lo cual resulta el factor lambda, en la ecuacién de debajo, ya visto y

que define el régimen de lubricacion, tal que A< 1 indica lubncacion limite,
A>3 indica lubricacion de pelicula, y entre estos dos valores tenemos la
lubricacion mixta'®.

h
A= L —
(&, ) +(&,.y]"
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Se han realizado pues estudios para la estimacion de los regimenes de
lubricacién in vivo de implantes de cadera. A partir de la experiencia y
basado en el ratio de la expresién lambda y usando la férmula de Hamrock y

Dowson'*. Teniendo como radio de la cabeza femoral: Ry = Ry= 14 mm;

carga aplicada, W= 2.5 kN; viscosidad del liquido sinovial, = 5 mPa;
velocidad angular de la cabeza femoral en relacion a la copa acetabular, =

1,5 rad/s se han obtenido valores de 0,08 a 1,7. Lo cual identifica regimenes
de lubncacion entre capa limite a mixta para los pares UHMPWE-metal

(CoCrMo)'™ verTabla 3.

Asl pues tomando datos promedio, verificados en diferentes estudios
podemos obtener el probable valor de lambda'®’.

Los valores tomados fueron; para el valor de carga 1kN*'2, como
velocidad de deslizamiento 15 mm/s***: aclaramiento radial de 50 mm para el
metal-polimero®®. Y de otros estudios'®”; 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; médulos 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 equivalente en 2,37 GPa.
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Sustituyendo todos estos datos nos permmite obtener un valor lambda en
0,23 que indica que el par polimero-metal opera en régimen de lubricacion
limite (1<1)'®".

También la evidencia a partir de explantes, con presencia de rayaduras en
la superficie y junto con el volumen de particulas de desgaste apoya la
conclusion teérica, de que el par metal-polimero entra en contacto, como
seria de esperar bajo la cobertura o lubricacién mixta. También hay que
reconocer que todo el desgaste in vivo probablemente dara lugar a un
cambio en los valores de la rugosidad de la superficie de las superficies
articulares. Los datos de articulaciones protésicas de cadera explantadas
indica que las cabezas femorales tienden a raspar, mientras que la region de
la articulacion de la copa acetabular muestra una disminucién en su

rugosidad'®*"'¥"

Se ha demostrado que el desgaste aumenta con el diametro de la cabeza
femoral de la protesis de cadera con acetabulo de UHMWPE. Como ya
hemos visto para otros pares y también en apartados anteriores. Asi en un
seguimiento de 9 a 21 afios, las prétesis de cadera con cabezas de 32 mm
de diametro femoral mostraron una tasa de revision 2.8 veces mayor que

aquellos con un diametro de 22 mm'?.

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 |a cabeza femoral
y el radio del hueco acetabular, y asi aumentan minimamente las tensiones
de contacto cuando disminuye el espesor de la cupula acetabular, a partir de
que el espacio libre radial sea de 0,1 mm o menor, y sélo cuando el grosor
acetabular decrece por debajo de 4 mm y si la diferencia radial es de 0,5
mm © mayor pueden, aparecer tensiones a nivel del contacto cotilo

protésico-clpula acetabular'®3%3

En cuanto a la friccion podemos decir que el valor de la friccion puede ser

convertido en un factor, tal que:

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

cadera®.

Mediante la realizacion de pruebas con lubricantes de diferentes
viscosidades, se pueden llevar a cabo analisis o graficos de Stribeck. Asi
el factor de friccion se representa frente al nimero z de Sommerfeld'®’,

indicado en la expresion:
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nur
Z="—
L

Donde 7, es la viscosidad del lubricante y la u es la velocidad de arrastre

de las superficies de contacto o rodamiento del par articular.

Si se obtiene una tendencia ascendente en el factor de friccion con
aumento del nimero de Sommerfeld esto nos indicaria régimen de
pelicula lubricante, mientras que una tendencia a la baja indica del factor
friccional indica un régimen de lubricacion mixto®™. Luego este tipo de
analisis es una buena ayuda para identificar los regimenes de lubricacion

en pruebas in vitro.

Sawae et al, 2006, realizaron estudios®’ de tribologia probando el
UHMWPE contra cabezas de acero inoxidable en presencia de varios
lubricantes; solucion salina, solucion salina mas albumina fisiolégica con
hialurénico y el 30% de suero bovino'. Este informé que la menor
friccion se encontré con la solucion de &cido hialurénico, con un
coeficiente de friccion de aproximadamente 0,02. Con 30% de suero
bovino como lubricante el coeficiente de friccion estaba mas cerca de
0,06. En otro estudio con tribobmetros pin-on-disk se investigod la friccion
de UHMWPE contra CoCrMo y en la presencia de varios lubricantes®®.

Se encontré que el lubricante tenia una influencia significativa en la
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friccion, asi el cambio de disolucion mediante agua destilada para diluir el
suero bovino condujo a un aumento en la friccion, mientras que el uso de
liquido sinovial periprotésico como lubricante se asocié con una menor
friccion®®®. En ofras investigaciones sobre friccion con varios lubricantes
reportaron que la adicibn de acido hialurénico tendié a disminuir los
valores de coeficiente de friccion, tal que la adicién tendido a desplazar el
régimen de lubricacion de mixto hacia condiciones hidrodinamicas'®. Y
la adicién de proteinas en el lubricante tiende a ewitar la banda de
transferencia en la cabeza femoral, que también reportan otros
autores'”. Sin embargo el coeficiente de friccion se mantiene mas o
menos constante en estos casos. Saikko ( 2006) usando lubricante al
50% de suero bovino informé de coeficientes de friccion en el rango de
0,26 a 0,34 para el UHMWPE contra CoCrMo a una presién nominal de
contacto 1,1 MPa, indicando que tales valores caen en el tiempo debido

M Otros estudios situan el coeficiente de

a la degradacion de la proteina
friccion para dicho par en el range de 0,06 a 0,08 trabajando entre

régimen mixto a limite™.

- Una interesante investigacion dentro de las protesis de cadera busca

replicar las articulaciones sinoviales naturales'®. Asi en lugar de dos

superficies articulares relativamente rigidas, como el UHMWPE contra el

CoCrMo, ha sustituido el UHMWPE por un polimero relativamente blando
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como el poliuretano, es decir forman un par Poliuretano-Metal, ver Figura
59. El objetivo ha sido la utilizacion del concepto de "capa blanda" para
fomentar la lubricacion elastohidrodinamica e intentar que las dos superficies
se vean separadas por una pelicula de fluido lubricante, como ocurre con el
cartilago de las articulaciones sinoviales naturales. En tal situacion, tanto la
friccion y el desgaste se minimizarian. Aun asi, una de las principales
preocupaciones en este par, es el tramo de amranque, es decir cuando la
superficie relativamente blanda se pone en contacto con la superficie de

contacto mas duro'®’

. Sin embargo, aun con este inconveniente, los estudios
de simulacion han demostrado la reducciéon de la friccion y el desgaste a
aproximadamente un tercio frente a las copas acetabulares de UHMWPE
convencionales™. Asi, se ha informado de resultados positivos en un
estudio de 48 meses con ovejas. También se ha comparado el desgaste del
UHMWPE frente al poliuretano en tribometro, resultando una reduccion a la
mitad del desgaste del poliuretano frente al UHMWPE®®, Y en otro estudio,
aunque de un solo paciente, con un par explantado se pudo determinar el

bajo desgaste, la biocompatibilidad y adecuacion del material como

superficie de soporte friccional®”.
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superficies duras. También indicamos que el UHMWPE ha sido utilizado en una
amplia gama de protesis articulares desde que el Dr. Chamley introdujo por
primera vez este componente acetabular de las protesis de cadera y que las
caracteristicas de desgaste del UHMWPE utilizado es ahora un factor de control
para decidir la durabilidad y la supervivencia a largo plazo de las protesis
articulares artificiales.

En la mayoria de los actuales implantes protésicos de cadera consiste en una
cabeza femoral (Cromo-Cobalto) articulada sobre una copa acetabular de
Polietileno de Ultra-Peso Alto Peso Molecular (UHMWPE), ver Figura 54.

Sin embargo podemos afirmar que el ciclo de vida de la copa de polietileno al
menos se duplica con el uso de cabezas femorales de cerdmica®™, como la
alimina para el par UHMWPE-alimina, ver Figura 60. Asi las cabezas
femorales de ceramicas son recomendables para minimizar el proceso de la

aceleracion del desgaste por particulas de tercer cuerpo®™',

Luego la ceramica de alumina se introdujo como una superficie friccional contra
el polietileno en 1971 y como una altemnativa a la del par metal-polietileno.
Desde entonces, la ceramica de alumina se ha utilizado en la artroplastia total
de cadera con éxito durante mas de 35 afios. Y como ya se indicd, la alumina
de primera generacion tiene una densidad baja, una microestructura muy
gruesa, y ya en 1980 aparece la alimina de segunda generacion que tiene un
tamafio de micro grano reducido. A partir de 1990 la alimina de tercera

generacion “forte” presenta una resistencia mecanica mejorada, tamafio de
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grano de microestructura mas reducido y a prueba de carga, fabricada mediante
el uso de prensado isostatico en caliente. En el 2000 tenemos la cuarta
generacion “delta”, con un material de alumina con nueva matriz compuesta y
con las propiedades del matenal mejorado™. Asi las ventajas de la utilizacion
de ceramica de alimina como una superficie friccional en la artroplastia total de
cadera estan relacionadas con su dureza, capacidad de humectacién, régimen
de lubricacion en pelicula fluida, alto umbral de oxidacion, resistencia a los

arafiazos y su alta biocompatibilidad™,

También en el apartado donde desarrollamos el par UHMWPE-metal
documentamos respecto al polietileno sus caracteristicas y propiedades (Tabla
17), las fases de su proceso productivo®'' (Figura 56), los tipos de resina
usados en su fabricacién®'! (Tabla 18,

Tabla 19, Tabla 20), la morfologia® y los problemas derivados de esta®''.
Enumeramos las ventajas y desventajas dervadas de los procesos de

28521132 (Tabla 21) y de su proceso de empaquetado®'’ (Tabla

esterilizacion
22). Se desarroll6 el efecto de la correcta alineacion del componente acetabular
para un optimo rendimiento clinico®3*'*¥2%2 por otro lado el efecto de las
cabezas femorales grandes (ceramica o metal) se han vinculado con mayor
desgaste de los revestimientos acetabulares de polietileno tradicional de peso
molecular ultraalto®’, pero esta tendencia no parece trasladarse a los

revestimientos de polietileno altamente entrecruzado™-1¢,
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En dicho apartado se desarrollé los factores que inciden en el proceso de
produccion del polietileno altamente entrecruzado asi como de sus
caracteristicas' diferenciando entre primera y segunda generacion'S197288
Figura 58. Alertando sobre el entrecruzamiento excesivo, como causa de un
menor rendimiento clinico general, al disminuir algunas propiedades mecanicas,
como la resistencia final a la traccién y la resistencia a la propagacion de grietas
por fatiga™. Relacionando ademas el menor desgaste de este tipo de
polietileno con lo que algunas investigaciones han sugerido sobre que las
particulas de 0,1 a 0,5 pm son mas activas en términos biologicos que las

particulas mas grandes'®12¢,

En cuanto a los tipos de cabezas femorales ceramicas podemos decir
que la alumina (AlOa.) y éxido de crconio (ZrO;) han sido ampliamente
utilizados como superficies de rodamiento resistente a los arafiazos contra el
polietileno. Tanto las cabezas de alumina, como las de zirconia tienen una gran
dureza y resistencia, que las hacen resistentes a los arafazos, y esto permite
reducir el desgaste por abrasion'.

La resistencia a |a fractura de éxido de circonio se presenta como casi el doble
de la de alumina. Esto en el 6xido de circonio permite cabezas mas pequefias y
mas longitud de cuello que en |la ceramica de alumina sin aumentar el riesgo de
fractura. Sin embargo, las cabezas de circonio no se han aceptado,
clinicamente hablando, tan bien como las cabezas de alumina®®3?* Y es que,

como ya hemos adelantado, puede darse en el medio in vivo una

237



transformacién de fase que puede ocurrir durante un periodo de diez afos,
apareciendo desprendimiento de grano, rugosidad, minoracion de las
propiedades de desgaste, y la aparicion de un problema de fractura que ha sido
relacionado con la fabricacion, dando como resultado la retirada de las cabezas
femorales de circonio en el mercado en aflo 2002™,

La baja resistencia a la fractura y el comportamiento elastico lineal demostrada
por la ceramica la hacen propensa a la rotura por estrés. El riesgo de fractura
de la cabeza de alumina es bajo pero es necesaria una nueva intervencion si se
produce, y los resultados de la artroplastia de revision de la fractura de la
cabeza femoral de ceramica pueden comprometer la de revision debido a la
retencion de fragmentos de ceramica, que se ha demostrado, incrementan el
desgaste y pueden aumentar la osteolisis futura. Pacientes con sobrepeso y las
reconstrucciones con longitudes de cuello mas largo parecen estar en mayor
resgo. Tedricamente, las mejoras en el disefio de cono Morse y fabricacion
pueden minimizar o eliminar este problema'®*.

Clinicamente el riesgo de fractura de |la cabeza de ceramica parece ser mayor

%7 informo

en par ceramica-ceramica que en ceramica-polietiieno. Willmann
sobre una tasa de fractura de 0,02% en 1,5 millones de cabezas desde 1974.
Fritsch et al.(1996) analizaron durante el periodo 1974 a 1996, 4.341 protesis
con cabezas de ceramica de alimina de las cuales 2.693 eran contra cotilo de
ceramica de alumina y 1.464 contra cotilo de polietilenom, Se infoomé sélo una

fractura de una cabeza de ceramica de alumina para el par ceramica de

alumina-polietileno y siete fracturas en alumina-alimina, estando cuatro
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fracturas relacionadas con un trauma directo, dos fracturas estaban
relacionadas con la compresion del cuello y una se debia a la fatiga del
material. Heisel informé sobre dos fracturas traumaticas de cabezas de alumina

182 Otros informan

contra polietileno en un estudio de 2.356 protesis de cadera
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 alumina frente a cotilo
de polietileno™?. En revision de la literatura, se llega a la conclusion de que una
fractura de la cabeza alumina se puede prevenir mediante el uso de la

combinacion del par alimina-polietileno ',

La capacidad de humectacién del material ceramico es otra propiedad
importante. Las ceramicas son mas hidrofilicas y tienen una mejor lubncacién y

una menor friccion™,

Respecto a las particularidades para este par:

- En estudios In vitro con simulador de prétesis de cadera de ceramica de
alumina-polietileno, la tasa de desgaste del polietileno contra cabeza de
ceramica de alumina fue menor que la de polietileno contra metal
Ademas, a volumenes equivalentes de particulas, las particulas de alumina,

dinicamente hablando, mostraron ser menos toxicas que las particulas de
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cromo-cobalto. La principal desventaja del uso de pares de alumina-
polietileno implica el nesgo de fractura de |la cabeza de aliumina y su cirugia
de revision y desgaste por tercer cuerpo debido a transferencias metalicas
que aumenten su rugosidad y que lleve a mayor desgaste del polietileno'™.
Hay pocos estudios de protesis de cadera de par alumina-polietileno en
simuladores. Saikko et al.*" informé que la tasa media de desgaste contra
cabezas de alumina fue generalmente mas baja que contra cabezas
metalicas, usando un simulador de cadera con solucion salina como
lubricante, aunque genera dudas sobre su extrapolacion clinica®®. Ademas,
Clarke et al.* han reportado estudios de simuladores de cadera en suero
bovino para el par alumina-polietileno indicando un promedio de reduccion
del desgaste del 50% frente a los sistemas de metal-polietileno®®. También
hay resultados contradictorios sobre |a tasa de desgaste de la aliumina frente
al polietileno, asi en un estudio sobre protesis recuperadas Bragdon et al.
sugieren que las tasas de desgaste de alumina-polietieno no son
sustancialmente diferentes de metal-polietileno®. Sin embargo, Kusaba y
Kuroki encontraron menor desgaste del polietileno contra la alumina en
comparacion con la cabezas de CoCr de 32 mm?". En la practica clinica,
también han sido los datos confusos sobre el desgaste de alumina-
polietleno a pesar de que en su mayoria muestran resultados
alentadores'®,

Concretamente Ratios de desgaste volumeétricos obtenidos por test y

recuperacion de proétesis, ver Tabla 5, estan en un rango de 15-50 mm?afio
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han sido reportados'™ para este tipo de par friccional y en un rango de 50-
150 M miafo en ratios de desgaste lineal™. En otras investigaciones®™

con simuladores de desgaste se ha comparado diferentes pares friccionales
de ceramica contra UHMWPE resultando para el par Zirconia-UHMWPE
desgastes lineales entre 01 y 02 mm/10° ciclos con desgastes
volumétricos entre 31 y 67 mm>/10° ciclos frente al par de Alumina-
UHMWRPE con desgastes lineales idénticos y volumétricos similares entre

31y 79 mm/10° ciclos.

Asi, 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 células del hueso. El resultado final
es la resorcion ¢sea osteoclastica, que lleva a la osteolisis y al aflojamiento
de final de la protesis. No es el volumen de las particulas de desgaste solo
lo importante en este mecanismo, tanto el numero de particulas como el

rango de su talla, '34141157.18.1833%0 on ] rango de talla 0,2- 0,8 um se

produce la mas alta respuesta biologica en el organismo'™?™ Y se ha
demostrado que el rango de tamafic de particulas comprendido entre 0,2 y
7 wum puede desencadenar también respuesta inmune con reaccién
osteolitica'* 4115715819338 Eqta osteolisis, ver Figura 57, se da en mayor
medida en lo pares de friccion de superficie dura sobre blanda, como el par
UHMWPE-ceramica debido al polietileno®™**™. Pero Tipper et al®*’

demostraron que un relativo y pequefio nimero de grandes particulas
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podian dar lugar a una mayor proporcion de desgaste volumetrico total, aun
con una baja actividad biologica®***. Y es que incluso en el UHMWPE se
han reportado particulas de talla nanomeétrica no sélo en estudios in vitro

con simuladores sino en tejido periprotésico®'®*%.

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 polietileno altamente entrecruzado y que por lo tanto ayuda
a la longevidad del implante retardando |a posible aparicion de pérdida 6sea
y aflojamiento del implante. Indicando que el porcentaje de reduccion de la
tasa de penetracion de la cabeza femoral ha oscilado entre el 23%% y el
95%'"° comparativamente con el polietileno tradicional (sin esterilizacién
con radiacion). Y el desamrollando polietilenos altamente entrecruzados
de segunda generacién mediante métodos alternativos'®?™? para eliminar
los radicales libres, para maximizar la resistencia al desgaste sin la
reduccion de las propiedades mecanicas que se relaciona con la fusiéon

postirradiacion.

Por lo pronto se conoce un ensayo clinico utilizando alimina contra
polietileno altamente reticulado, Kim et al.>* informé de una penetracion
media anual de 0,06 mm en artroplastia total de cadera no cementada con
cabeza ceramica de alumina “forte” de 28 mm, después de 56 afos de

seguimiento en 100 pacientes menores de 50 afios de edad. Y Callaghan
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sigue utilizando alumina contra polietieno altamente reticulado en los
pacientes con mayor riesgo de desgaste” Estos polietilenos por el
contrario, muestran una disminucion de la resistenca a la rotura (baja
plasticidad'?. En general, hay menos tolerancia que con polietileno
convencional, y las desventajas se asemejan a los pares de ceramica-
ceramica. Pero la mayoria de los informes de resultados clinicos confirman
una buena tendencia'®®.

Advirtiendo pues de que se requeriran afos de seguimiento clinico estricto
para determinar la seguridad y la eficacia de estos metodos de

entrecruzamiento desarrollados hace poco para disminuir el desgaste o la

osteolisis'®.

También existe relacion entre el desgaste del UHMWPE y la rugosidad
superficial media en superficies protésicas articulares'®. Esta es la razén
por la cual las cabezas femorales de alta dureza como las de alumina son
prefenidas frente a otras mas susceptibles a los arafiazos. Arafazos que
pueden deberse a fragmentos de hueso o agentes usado en la
cementacion'”. En este sentido, dado uno de los mecanismos principales
de desgaste que es la abrasion para prétesis de cadera‘ el que existan
menos microasperezas o rugosidades de la superficie mas dura o aspera
como es el caso de la ceramica frente a las aleaciones metalicas evita el
que esta microasperezas ocasionandole desprendimientos de debris al abrir

surcos sobre la superficie blanda. Asi tenemos rugosidades de la cabeza
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Carboximetilcelulosa (CMC) en viscosidades realista se comprobd que las
articulaciones de UHMWPE sobre metal o de UHMWPE sobre de ceramica

trabaja en el modo de lubricacibn mixta. Esto concuerda con los calculos

tedncos de lambda " <1.

En cuanto a la friccion se conocen estudios'® donde se ha obtenido el
coeficiente de friccion determinado con adicion de solucion salina dando un
valor de 0,05. Asi en la investigacion®® nombrada en la que las cabezas
femorales de metal o de ceramica cuando se friccionaron contra el
UHMWPE bajo una carga dinamica fluctuante (minimo de 100 N a 2000 N
maximo) y sometido a un movimiento sinusoidal de amplitud 25° y
frecuencia de 0,8 Hz mostraron factores de friccion de 0,03, cuando el par
fue lubricado con Carboximetilcelulosa (CMC) en viscosidades realista.
Otros estudios”® para dicho par Alimina-UHMWPE dan valores también del

0.05 en agua destilada y del 0,16 sin lubricacién (en seco).

En cuanto a los chirridos, es otro problema de los pares de alumina-

alumina cuyo fenomeno no se ha informado en el par alimina-polietileno.
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2 JUSTIFICACION Y OBJETIVOS

2.1 JUSTIFICACION

Cada vez se avanza mas deprisa dentro del campo de las protesis
de cadera, siendo entre otros factores fundamentales el disefio de estas,
los materiales usados y la técnica quirirgica. En esta tesis nos
centramos en como afecta la tribologia de los implantes protésicos de
cadera primaria, y en concreto el desgaste de los pares de friccion
nucleo cotileo-cabeza femoral, al eéxito o fracaso temporal de una
protesis adecuada a cada pacente.

Particularmente los ratios de desgaste, como indicadores de las
particulas 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 distension de la
fijacién. Por ello esto muchas veces requiere una operacion de revision,
en la que se sustituye el implante suelto con una protesis de rewision
conllevando operaciones de revision complicadas, caras, y con

resultados a veces inciertos.
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2.2 OBJETIVOS

La preocupacion por el desgaste de materiales empleados en los pares de
friccion y sus consecuencias sobre la calidad de vida, en especial vinculados a
los parametros de dolor, movilidad y marcha, y que pueden afectar a la
longevidad de los implantes protésicos, en particular los primarios, nos ha
llevado a elaborar el presente estudio técnico.

Para ello evaluamos el desgaste “in vitro" mediante simulacion mecanica o
tribbmetro y comprobamos si existe cormrelacion entre el desgaste de cada par-
friccién-tipo empleado en el ambito clinico y los parametros de dolor, movilidad
y marcha que afectan a la calidad clinica de los implantes primarios de cadera,
concretamente los realizados en el Servicio de Traumatologia y Cirugia
Ortopédica del Hospital Universitario Insular Matero Infantil de Gran Canana
(CHUIMI).

Por otro lado, como hemos adelantado, la artroplastia total de cadera
primaria se ha wuelto una intervencién de primera necesidad y en constante
demanda dado el incremento y longevidad poblacional. Esto conlleva ser mas
eficiente en politicas de gasto sanitario y por lo tanto acertar en el implante a
usar en la practica quirurgica habitual. Maxime en un periodo de crisis que
solicita de nosotros como profesionales que nos reinventemos y que con menos
logremos mas, sin someter al paciente a diferencias en su calidad de vida, mas

bien al contrano.
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a)

b)

d)

e)

Asi en |la presente tesis doctoral nos hemos propuesto los siguientes

objetivos:

Verificar y evaluar la relacion entre el desgaste asociado a cada par friccion
o par friccibn implantado y el dolor, la marcha y la movilidad
experimentada en el postoperatorio y siguientes etapas.

Contribuir a la toma de decisiones sobre el par friccion a utilizar en cada
paciente, para un buen implante que dé al mismo calidad de vida en funcién
de los parametros dinicos (dolor, marcha y movilidad), presencia de
osteolisis, lineas esclerdticas e hipercaptacion. Ayudando a decidir sobre el
par friccion mas adecuado en la practica quirargica que dé lugar a una
mejor respuesta clinica

Verificar relaciones entre los indices de valoracién clinica de Merle
D’Aubigne y las particulas de desgaste asociados a cada par.

Establecer relacion estadistica entre valoracion subjetiva radiolégica y
gammagrafica y los pares friccionales asociados.

Comprobar mediante simulacion in vitro el nivel de desgaste que se
produce en el par friccion tipo UHMWPE-metal (CoCrMo) utilizado
quirurgicamente y comparar los resultados con el de otras investigaciones.
Evaluar mediante simulacion in vitro el nivel de desgaste que se produce
en el par friccion tipo UHMWPE-ceramica (Alumina) utlizado

quirirgicamente y comparar los resultados con el de otras investigaciones.
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a)

h)

)

k)

Estudiar mediante simulacion in vitro el nivel de desgaste que se produce
en el par friccion tipo Metal (CoCrMo)-Metal (CocrMo) utilizado
quirirgicamente y comparar los resultados con el de otras investigaciones.
Identficar mediante simulacién in vitro el nivel de desgaste que se
produce en el par friccion tipo Ceramica (Alimina)-Ceramica (Alumina)
utilizado quirdrgicamente y comparar los resultados con el de otras
investigaciones.

Comprobar mediante estudio in vitro que par muestra caracteristicas
superiores frente al desgaste en cada uno de los pares tipo de par friccion
evaluados y testeados en nuestro simulador. Comparando los resultados
con el de otras investigaciones y establecer su clasificacion de menor a
mayor.

Obtener ratios de desgaste anual y velocidad de desgaste en relacion a
la carga aplicada en simulador tribométrico, para cada par friccion tipo
Discutir y establecer asociaciones con otras investigaciones técnicas y
clinicas.

Finalmente contribuir, en mayor 0 menor medida con esta tesis y segun
nuestras posibilidades, a profundizar en el conocimiento en el campo

tribolégico-clinico.

MATERIAL Y METODO
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3.1 ESTUDIO EXPERIMENTAL

Realizamos los estudios de investigacion, descritos en esta tesis,
utilizando los recursos técnicos-experimentales y clinicos que han sido
facilitados por el Departamento de Ciencias Médicas y Quirurgicas a través de
los directores de tesis y con la colaboracion de los laboratorios de los |IES
Politecnico Las Palmas y talleres profesionales mecanicos privados y
especializados.

Concretamos los pares de friccion 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 relacion
muestral a estudiar de los pacientes implantados con protesis de cadera
pnmaria con un horizonte temporal de 5 afios de antigiedad en la valoracion
clinica, y con un horizonte temporal para el estudio de desgaste in vitro de 10
afios (10-10° ciclos en una protesis articular de cadera).

Este horizonte, del estudio técnico, se considera adecuado en el estudio
tribométrico ya que estudios con periodos de duracion menores que 5-10° ciclos
hacen dificilmente perceptible la fase de steady-state®™, particularmente en
pares de superficies duras. Ademas, también es interesante puesto que la

supervivencia de las artroplastias a los 10 afios es del 90%™* y sabiendo que
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Figura 61. Representaciones esquematicas del principio de pin-on-disc en test de desgaste o
tribdmetros.
Fuente: Sawae Y Imperial College Press 2009

Para nuestro caso, y para la evaluacién del desgaste de nuestros pares de
friccion, el dispositivo que hemos utilizado es un disefio de simulador de
desgaste o tribémetro, adaptando al efecto, siendo una maquina de taladro
vertical con condiciones técnicas para ello, considerando movimiento uniaxial a
carga constante, siendo permanentemente equilibrada evitando que la presion
disminuya al reducirse el contacto por desgaste, estando ademas en ambiente

lubricado y asimismo a temperatura constante.

Veamos el dispositivo y un esquema del mismo en la Figura 62
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Luego la opcion elegida y utilizada es mejorada sobre el simulador o
tibdmetro "PIN-ON-DISK" y como se vera mas adelante los resultados son
acordes y en linea con los simuladores utilizados en otras investigaciones.

Con esta aplicacion y evaluacion del desgaste que planteamos
conoceremos los datos directamente sobre los modelos de protesis fabricados y
que son utilizados de forma habitual en la practica quirurgica del entorno del
Hospital Universitario Insular Matemo Infantii de Gran Canarna (CHUIMI), al
seleccionar pares tipo 0 modelo.

Podemos pues describir el dispositivo de desgaste o simulador como de
una unica estacion y por lo tanto sélo se puede probar un par friccion por
intervalo de tiempo. Asi nuestra practica compara el desgaste de cuatro grupos
diferentes de pares de friccion, 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 mas de los 5 afios investigados clinicamente y ya
indicados en la Tabla 23.

Se obvian los movimientos de abduccion, aduccién y rotaciones intemas
y externas, por el propio disefio de la maquina, que nos simplifican el modelo y
no tiene un excesivo impacto sobre el fendmeno del desgaste ya informado por
otras investigaciones, ademas de no permitirlo técnicamente el simulador
tribémetro utilizado.

En la maquina o simulador se encajan firmemente en el eje de rotacion la
cabeza femoral, y los cotilos son soportados por sus respectivas copas

acetabulares que son también fuertemente sujetas por utillaje al efecto. Por lo
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tanto la carga se consigue por desplazamiento y presion del eje vertical sobre el
cotilo, siendo la carga testeada por bascula horizontal situada sobre la bandeja
de soporte de la maquina. Al inicio de cada periodo se cruza la medida con
dinamometro de precision y a compresion como se describe técnicamente mas
adelante.

Se considera un medio de friccion lubricado y para ello se utiliza
recipiente contenedor donde esta el par friccion en prueba, y dicho medio se
mantendra a temperatura constante de 20+1°C (controles del recipiente y de la
temperatura ambiente) siguiendo asi la recomendacion que evite |la degradacion
del medio lubricante por uso, teniendo ademas la ventaja de que el control de
temperatura es mucho mas simple con intervalos de control mas largo, siendo
innecesarios parar antes de cada cambio de ciclo de carga y descarga.
Evitando la complicacién que se da a temperaturas a 37°C que puede dar lugar
a la desnaturalizacion prematura de las proteinas del suero contenido en el
lubnicante, y el precipitado de componentes asi como evitar el uso de
antibioticos para la proliferacién de microorganismos™.

El lubricante se conforma en 500 ml en base a 33% de suero bovino y
67% de agua ionizada, cambiando el lubricante por lo menos cada 5 millones

de ciclos, tal como recomienda'™ "™ la norma I1SO 14242,

El rango de marcha fue valorado en 46° de movimiento de flexion-
extension con un recomrido por paso-ciclo de 0,0224798 m para cabezas

femorales de 28 mm, siendo adecuado ya que la marcha humana en general
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Siendo rel radio de la cabeza femoral.

Y si el recomdo total de la cabeza femoral dentro del cotilo 0 de una

vuelta es:

2ar =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 arriba, correspondiendo por cada vuelta 3,913 ciclos o pasos:

0,0879646

0.0224798 = 3,913cdos

Tendremos en cuenta que en la marcha humana normal se tiene un
movimiento de 2/3 en carga y de 1/3 en descarga. También sabemos que la
actividad es lo que mas afecta al desgaste y en pacientes de artroplastia total

de cadera se considera que en su marcha recorren aproximadamente 1,1
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millones de pasos por afio®®. Y se tomara el dato ajustado a 1-10® pasos/afio
puesto que es el estandar utilizado en todos los estudios in vitro, es decir que
10° ciclos equivaldria a un afio recorrido, para nuestros clculos tribométricos.
La carga que utilizaremos aun estando limitada por el propio simulador,
que permite un maximo de 70 kg para el acero segun las especificaciones
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 ademas 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 tendra una carga de 686,70 N y
aplicaremos 68,67 N durante el periodo de descarga, al asimilar un valor
desfavorable con un rango maximo de un 10% sobre la carga total. Como
hemos dicho, la carga es regulada durante cada periodo de carga o descarga
mediante bascula de plataforma ubicada sobre |a bandeja soporte y sobre dicha
bascula, ver especificaciones técnicas en Tabla 25, se apoya el bote lubricador-
contenedor donde esta inmerso el cotilo y la cabeza femoral testada, trabajando
a friccion en carga en ciclos que describiremos. Al inicio de cada periodo de
ciclos de prueba se cruza la medida de la bascula con un dinamémetro de

precision y a compresién, Tabla 26.
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Se evalua el desgaste de forma periddica, al finalizar cada fase-ciclo de
carga o descarga. Esto se hace por diferencia de peso y después de la impieza
y secado de los componentes, y conocidos los pesos iniciales y la densidad de
cabeza y cotilo, tomando estos datos del fabricante y de las referencias de la
norma'™ ISO 17853.

El periodo de simulacion o prueba establecido, como hemos dicho, es de
10 afios, ya que en general se considera que una adecuada supervivencia de
las artroplastias a los 10 afios es del 90% o, dicho de otra forma, se espera una
tasa de recambio del 10% a los 10 afios de seguimiento™® y es un periodo de
simulacidon comparable con otras investigaciones, ademas se considera
adecuado en el estudio tribométrico ya que estudios con periodos de duracion
menores que 5-10° ciclos hacen dificimente perceptible la fase de steady-
state®?, particularmente en pares de superficies duras. Y partiendo del dato de
marcha de 10° pasos/afio, durante los 10 aflos a simular asi como el recorrido
interno de la cabeza dentro del cotilo en cada paso o ciclo, el simulador debe

entonces efectuar un trazado de 224.798 m.

1x10° pasos x 10afios x 0,0224798 m = 224.798m

Siendo pues 1:10° ciclos el periodo de desgaste equivalente a un afio

para nuestra investigacion y para cada par friccion en el simulador.
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10°cidos = 1x10° pasos = 1afio

La duracion total para el periodo simulado de 10 afios y de cada par
friccion probado fue entonces de 10 ciclos. El primer afio, repartidos en tres
periodos de 3,33-10° ciclos (3,33-10° + 3,33-10° + 3,33:10° = 10°), para
controlar la franja de mayor desgaste tedrico (la inicial, running-in), y nueve
periodos adicionales de 10° ciclos, que representan los nueve afios restantes.

Para aplicar el principio de |la carga y descarga de la marcha humana en
el simulador de desgaste usado, estableceremos estos periodos de forma
alterna y asi reproducir dichos efectos reales de forma simple y simulada.
Luego en los tres periodos de 3,33:10° ciclos, el simulador operara
primeramente en descarga 1,10-10° ciclos (1/3 de la marcha) y 2,23-10° ciclos
en carga (2/3 de la marcha). En los nueve periodos restantes de 10° ciclos se
establece que operara para cada uno de estos periodos durante 3,30-10° ciclos
en descarga y durante 6,70-10° ciclos en carga (véase de la Tabla 37 a la Tabla
44),

Teniendo en cuenta que la minima velocidad de trabajo posible con la

maquina es de 93 r.p.m. su frecuencia de trabajo es de 1,55 Hz, recordando

que:

r 1
lrpm = 1- (m) = (@) H:z
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En razén a esta velocidad y al numero de ciclos totales para cada par
friccion se estimo el tiempo de duracion total para un par friccion en
aproximadamente 19,1 dias, tal como aparece en la Tabla 27, y para los 8

pares en total, el periodo tedrico total computado fue de 152,7 dias al 100%.

Dada la oblicuidad del acetabulo y su cavidad esférica (180°), este se
coloca en una triple orientaciéon, en plano frontal a 35° de la vertical, en el plano
transversal a 20° del eje anteroposterior y en el plano sagital a 40° de la vertical,

Figura 65.

{a) (b) (c)

Figura 65. Orientacion del acetabulo, (a) frontal de 35° (b) transversal de 20° (c) sagital de 40°
Fuente: Dufour M, Pillu M. Biomecéanica funcional. Elsevier Masson 2008,

Por esto el proceso recomendado y simplificado es poner una cabeza
femoral en el taladro y el cotilo a 45°, al igual que en intervenciéon quirurgica se

tiende a mantener la inclinacion del cotilo en un rango de 35°-45° y también lo






RESUMEN DE PARAMETROS UTILIZADOS:

rom 43 Peso) Carpa g
MRCH rymang 100406 pasos/afn Carga de prueba aphcads 685,10 N
[Estudho del desgasie en aios 10]aios Carga aghads en carga 586,30 N
[Rexidn-exensicn 4" Carga apicada en descarga S8ETN
Cabera & cotio 28|m= Addacion/Aaccion .

(Radio del cotio 00K]m Rotacon Interna/estema .
Recorrdo intemo del catlo x paso (024798 |m Tiemgo en Carga 67% 23
1wels 3.913|ddes Tiemgo en descarga ML
dckos/min (1 ciclo simula 1 pasol 36391 Lubricante* 500, ml
Total pascs en el periodo de desgaste 1008407 |pasos Tempzratura de trabsjo 07
Recorrido-friccion total del cotho implaniade 224.798|m Frecuznda de trabaje 155K
Velta de b cabesz enel e del simubbdor | 0087564 |m Movmento 8l dzsgzsie tircular
Tiempo tedrico necesario prodar 1 Par 19.1|dias

Combinationes & pares &{m-m/ pm pef e

Muestras probadas por tipo de par Friceidn 2

Total de peres probedos ]

Tiempo tedaco de prusha total 152.7]dias

(*}33% bowno 67 % agwa ionizada

Tabla 27. Parametros del analisis técnico.

Se asimilan estos parametros a la norma ISO 14242 en funcidon de las
prestaciones del simulador usado y con las especificaciones técnicas de la

Tabla 28 para cada par de friccion a evaluar:
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Previamente al pesado de los matenales, tanto el cotilo como la cabeza
femoral testeada se secaron y limpiaron a temperatura no superior a 37°C. El
equipo empleado para la medida de las diferencias de peso fue una balanza
SARTORIUS, modelo LA120S con una resolucion de 0,1 mg con un error de +
0,3 mg. Dada la resolucion y el error de la balanza analitica usada se ajustan
las pesadas a tres decimales para el calculo del desgaste segun también se

muestran en los resultados.

3.2 METODO DE VALORACION CLINICA Y TECNICAS
COMPLEMENTARIAS.

3.2.1 VALORACION CLINICA.

Se toma una muestra dentro del universo de pacientes del Hospital
Universitario Insular Matemo Infantil de Gran Canaria (CHUIMI) y a través de
los pacientes sometidos a artroplastia total de cadera primaria no cementada.
Este estudio es retrospectivo tomando una muestra aleatorizada de las protesis

tipo implantadas:
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- UHMWPE-metal (CoCrMo)
-  UHMWPE-Ceramica (Alimina)
- Metal (CoCrMo)-Metal(CoCrMo)

- Ceramica (Alumina)-Ceramica (Alimina).

En este estudio muestral retrospectivo sobre implantes protésicos totales
de cadera primaria se toma una muestra de 20 prétesis de cada tipo sumando
un total de 80 implantes comprendidos en un periodo de estudio de 5 afios,
desde mayo 2003 a junio 2006.

En todos los casos de las muestras se usaron y estudiaron los métodos
de valoracién clinica establecidos en el servicio de cirugia traumatolégica del
Hospital y métodos de valoracion complementaria (radiolégico y gammagrafico)
y que constan en las historias clinicas de cada paciente que conforma la

muestra aleatona.

- Se toman los siguientes criterios de inclusiéon muestral:

+ Los pacientes incluidos en el presente estudio pertenecieron en su
momento a las lista de espera quirurgica del susodicho centro y para
reemplazo total de cadera.

e Se valoraron, como pacientes para las muestras aquellos que tuvieron
antes de la intervencion una reserva O0sea adecuada, es decir, sin

corticales adelgazadas ni canal medular ancho y sin pérdida de hueso
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metafisaria, en los que habitualmente se indican las protesis no

cementadas.

- Se toman los siguientes criterios de exclusion muestral:
+ Pacientes cuyos informes presentaban plaquetas por debajo de 100,000
por microlitro.
e Pacientes cuyos informes presentaban enfermedades de base
hematologica: hemofilia, plaquetopatias, leucosis, etc.

» Pacientes cuyos informes reportaban procesos oncologicos.

- Caracteristicas generales y especificas muestrales:

Todos los pacientes fueron operados utilizando la misma técnica
quirargica y con pares friccionales de similares caracteristicas a las muestras
identificadas en el estudio técnico. Y durante el periodo comprendido entre
mayo 2003 a junio 2006. Siendo la distribucion muestral por par friccional la

adelantada, tal que fueron:

Veinte implantes UHMWPE-metal (CoCrMo)

Veinte implantes UHMWPE-Ceramica (Alumina)

'

Veinte implantes Metal (CoCrMo)-Metal(CoCrMo)

Veinte implantes Ceramica (Alumina)-Ceramica (Alumina).
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A continuacion se presentan los cuadros resumen muestrales,

relacionando edades, lado intervenido, etiologia y par friccional implantado.

Muestra 1:

CASO)| PAR Seo | fdad |ladoOperadol  Etiologia
1 | UHMWPEmed (CoCio) H 67 |2quierdo Coxartrosis
2 | URMWPE-metal (CoCiio) H 48 Derecho Postraumatica
3 | URMWPE-metd (CoCrio) H 68 Derecho Coxartrosis
4 | URMWPz-metal (CoCiibo) H 49 Derecho Coxartrosis
§ | UMANWPEmetd (CoCiol H 63 |2quierdo Coxartrosk
6 | UKMWPEmetal (Colikk) H 65 |2quierdo Coxartrosis
7 | URNWPEmetd (CoCrio) K 67 |2quierdo Coxartrosis
g | UHMWPEmeta (CoCiol H 64 Derecho Coxartrosis
9 | UKANWPE-metal (CoCrki) M 58 Derecho Coxartrosis
10 | URMWPEmetal (CoCriol M 57 Derecho Coxartrosis
11 | UHMWPEmetd (CoCibo) M 62 |2quierdo | Necrosis Cabeza femoral
12 | UHMWPEmetd (CoCiol M 64 |2quierdo Coxartrosis
13 | URMWPE-metal (CoCo] M LY, |aquierdo Postraumatica
14 |  URMWPEmetd (CoCio) M 48 Derecho Coxartrosis
15 | UHMWPEmetal (CoCikol M 66 Derecho Postraumatica
16 | UHWWPE-metal (CoCio) M 65 Derecho Reumatica
17 |  URMWPE-metal (CoCriol M 63 Derecho Reumatica
18 | URMWPEmeta (CoCibo) M 66 l2quierdo Coxartrosis
19 |  URMWPZmetd (CoCiol M 47 Derecho | Necrosis Cabeza femoral
20 | UKMWPEmetd (CoCiiol M i l2quierdo Reumatica

Tabla 29. Resumen muestral Par implantado UHMWPE-metal , relacionando sexo,
edades, lado intervenido y etiologia.
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Muestra 2:

0AS0 PR S0 | Edad |ladoOperado  Fiologi
0| FPESamca A H 8 | Derecho Reumatica
0| UHMWPECerimea Alimira 1 5 lzquierdo Reumatica
B VHMWPE-Jerdmca (Akmire H 5% lzquierdo Coxartrosis
W | \HIWPEGeimca Alimire H 60 | Derecho Coxartrosis
25 | UHMWPEQerdmca (Akimive H % | Derecho Coartrosis
% | \FMWPECemcs (Almig H 4% | lquierdo |Necrosis Cabeza femoral
7| \HNPE-Jerdmez (Amie) H 9 Derecho Coxartrosis
B | FMWPESamca i M 63 | laierdo Coxartrosis
29| \FMWPEDerames (Almive M 68 Derecho Postraumtica
30 | VHMWPEJeamea (Almig) M 8 | laquierdo Covartrosis
31 | URMWPEDedmca (Akmir) M ) Derecho Covartrosis
30 | UHMWPEJemca (Almig] M 0 | laquierdo Covartrosis
B | \HMPEDeamca Himive M 45 | Derecho Postraumatica
W | URMNPEDetdmica (Akmire] M 65 | Derecho Reumatica
35 | FMWPECeramoa (Alimig) M o7 Derecho Coxartrosis
3 [ UHWPECeramea Alimiv) M 60 | Derecho Coxartross
37| UHWPECetamca (Akmive M 64 | Derecho |Necrost Cabeza femoral
3§ | HUVWPECerdmez (Almi) M 69 | louierdo |Necrost Cabeza femoral
39| \HNPECeramca fhmive M % | Derecho Coxartrosis
40 | CHMWPEJemea Almig M 86 | luguierdo |Necrosis Cabezs femoral

Tabla 30. Resumen muestral Par implantado UHMWPE-Alumina , relacionando sexo,
edades, lado intervenido y etiologia.
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Muestra 3:

CAS0 PAR S0 | fdad |ladoOperdo  Edologh
41 | Metal {ColriopMetal CoCrl b7 |aquierdo Coxartrosis
§) | Metal {ColrNopMetalColrlo) | Derecho Reumatica

43 | Metal (CoCrhlopMetzi CoCridej
44 | Metal (Colrhiop-Metal CoCrdo)
45 | Metal{CoCrkof-Metal CoCrl
46 | Metal (CoCrkopetzl CoCrido)
47 | Metal (CoCrhopetal CoOrklo
48 | Metal {ColriokMetzl CoCrol
49 | Metal(ColrhopMetal CoCrl
50 | Metal(ColrhopMetzl CoCro
61 | Metal (CoCrhio}Metal CoCrko
62 | Metal (CoCrhopMetal CoCrllo
63 | Metal (CoCrMopetal CoCride)
64 | Metal (ColrMiopMetal CoCrddo)
05 | Metal (CoCrNokMetal CoOrddoj
05 | Metal (ColriolMetal Colrol
67 [  Metal (Colropetal Colrdo)

4 Derecho | Necrosis Cabeza femoral
St | laguierdo Coxartrosis
3% lnquierdo | Necrosis Cabeza femora|
62 Derecho Coxartrosis
bb Derecho Coxartrosis
6l | luierdo Coxartrosis
62 | lquierdo Coxartrosis
40 laquierdo Postraumatica
bl Derecho Coxartrosis
60 Derecho Coxartrosis
65 |zquierdo Coxartrosis
67 | luguierdo Coxartrosis
45 laquierdo Postraumatica
5 Derecho Coxartrosis

] Derecho Postraumatica
58 [ Metal (CoOrkopHetal CoCrll 67 Derecho Reumatica
69 | Metal (ColriopMetalCoCrido 66 Derecho Reumatica

- s I I s x| xEslxI=xIxasa==I=DIxI=ssI=x=I=2=I==I=I=

60 | et (Corilo-NietalCoCil H 31| lguierdo Coxartrosis

Tabla 31. Resumen muestral Par implantado Metal-metal , relacionando sexo, edades,
lado intervenido y etiologia.
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Muestra 4:

ltas0 AR
b1 | Ceamea Almnatemica (Aimeg)
62 |  Cedmca Alimna}Ceramica Aimne)

Edad |Lado Operado Etiologa
5 Derecho Reumatica
laquierdo Reumtica

63 |  Cedmca Alimna}-Ceramica (Aiimig)
b4 | Ceanacs Almngteamica llmee)
65 |  Cedmes jAlimng}-Ceimica (Aimrg)
b |  Cerdmea Alimnal-Ceimica (Aimeg)

Derecno Coxartrosts
Derecno Coxartrosts
45 | loguierdo |Necrosis Cabeza femoral

;)
)
B | lwvero Coxartrosts
()
)

67 |  Ceanca AlimneiCeamica (Aumie] i1 Derecho Coxartrosis

68 |  Cedmua Alimnat(esamia Almeg] laquierdo Corartross
69 |  Ceamcs AlmnaCeramica (Aimrg) 68 | Derecho |  Postraumatica
M| Ceanca AlimngCemica (Aimng S| lquierco Cokartrosis
7| Ceanca AlsnatCeramica Aumrg 7| Deecho Coxartrosis
M|  CoancaAmngCeranca Almre) 8 | louierco Corartrosis
B | Ceanca limngeamica (Aimrg | Derecho | Postraumatica

7| Ceamica Ao Ceramica (Kimre) 61 | Deecho Reumatica
75 | Ceamca flimnaecmica Almng 6 | Derecho Coxartrosis
T |  Cedmca Almngecmia ke M 60 | Derectho Cokartrosis
M|  Codmca AlmngCeemica (Kimre) M 6 | Derecno | Necrosi Cabera femord
78|  Codmca AUmngeamca kimee) M 66 | Derecho |Necrosis Cabezafemora
79| Ceanca AlmnetCermica Aimrg M M | Derecno Coxartrosis

zzzzzzzgzzzzzzzg‘
=3

8 | Cedmca AlmnaCeramica (Aimrg) M 8 | louierdo [Necrosis Cabeza femoral

Tabla 32. Resumen muestral Par implantado Alimina-alimina, relacionando sexo,
edades, lado intervenido y etiologia.
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- Cuidados pre-operatorios, técnica quirdrgica vy cuidados

postquirurgicos aplicados:

En todos los pacientes muestrales se aplicé profilaxis antibitica en la
induccién anestésica.

En todos los pacientes operados sobre los cuales trata este trabajo, se
utilizé siempre la misma técnica quirargica y cirujanos del servicio.

El protocolo quirurgico fue similar en todos los casos muestrales, con el
mantenimiento de la profilaxis antibiotica hasta 48 horas tras la intervencion, la
primera cura de la herida y la retirada de los drenajes aspirativos en este mismo
tiempo y el inicio inmediato de rehabilitacion intrahospitalana. La profilaxis
antitromboembolica se mantuvo unos 30-35 dias tras la cirugia. Con inicio de la
carga parcial con bastones o muletas durante 15 dias, prolongandose hasta 2

meses y medio el inicio de la carga total.

- Para la valoracioén clinico estadistica se realizé lo siguiente:

Valoracion del historial clinico de cada paciente en su fase de
preoperatorio, al primer afio, al tercer afio y al quinto afio, dicha valoracién
clinica efectuada con la colaboracion y supervision de los directores de esta

tesis.
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Para ello se utilizdé la escala clinica de Merle, D'Aubigne vy
Postel®2%22 npicha escala se basa en puntuaciones crecientes de 0 a 6
puntos para el dolor, la marcha y la movilidad. La escala establece el 0 como
valor que refleja el peor estado y 6 el mejor estado posible®*®. Dichas tablas se
relacionan a continuacion en la Tabla 33, Tabla 34 y la Tabla 35.

La puntuacién asignada en la clinica fue cumplimentada en base a lo
indicado por cada facultativo en el historial clinico de cada paciente
perteneciente a |la muestra y la valoracién propia facilitada por los directores de

esta tesis.

GRAVEDAD DEL DOLOR PUNTUACION

Dolor muy intenso y permanente 0
| Dolor muy intenso ind uso durante la noche. 1

Dolor intenso durante |a marcha que impide toda 2
actividad

Dolor intenso, tolerable con actividad limitada 3

Dolor leve con deambulaa 6n. Cede con reposo. 4

Dolor leve einconstante, en actividad norma. 9
Indoloro. 6

Tabla 33. Valoracion y puntuacion clinica del dolor, escalado de 0 a 6.
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La valoracion radiografica fue realizada teniendo en cuenta las placas
incluidas en los respectivos historiales clinicos de cada paciente de cada
muestra y gracias a la aportacion y valoracion de estas por parte de los
directores de esta tesis. La valoracion tuvo en cuenta las fases de;

preoperatorio, pnmer afio, tercer afio y quinto afio.

A todos los pacientes muestrales se les aplicé el método de evaluacion
radiografica contemplado en la denominada CART (Clinical and Radiographic

Terminology) '

, con varias modificaciones justificables unas por el propio
disefio de la protesis, y otras para seleccionar aquellos parametros que
proporcionan una estimacion mas exacta sobre el éxito o fracaso de la fijacion

tanto a corto como a largo plazo, ver Tabla 36.

Estos parametros se deben determinar tanto en el componente
acetabular como en el femoral, aunque para nuestra investigacion nos
centramos en el acetabular, y fueron recogidos a través del estudio en los
historiales clinicos, valorados y evaluados con la ayuda de los directores de

esta tesis.
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ACETABULO FEMUR
Posicion de
componente Hundimiento dd vastago Ostecliss femord
indinaaon : (%)
ot b o No No
No S Si
S Ajuste dd vastago Interval o detectado
Verticd (mm) Muy bueno Radiogrefia A-P
Horizonta (mm) Bueno No
Ostecliss pritesis
hueso (Ddeey Insuficiente S
Charnley)
No Lineas esclerdticas Zona1
S Radicgrdfia A-P Zona2
Zona1: Zona1 Zona3l
Zona2: Zona2 Zonad
Zona3d: Zona3 Zona5
%gsmmw‘)' Zona4 Zona6
No Zonab Zona7
S Zonab Reabsorcion cdcar
Zonal Zona7 No
Zonall Radiografia |atera S
Zonalll Zona &(l) Interval o detectado
Zona9(ll) Hipertrofiadiafisaria
Zona 10 (I11) No
Zona11(IV) S
Zona 12 (V) Intervalo detectado
Zona13 (VI) Formaac on Pedestal
Zona 14 (V1) No
Superfice porosa S
Intacta Interva o detectado
Disgregada Neof ormacion endosta
Interval o detectado No
S
Interval o detectado

Tabla 36. Evaluacién radiografica (CART).
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Con estas lineas y puntos de referencia se analizan los siguientes

parametros:

1. Posicién del componente acetabular:

Se define por el denominado angulo de apertura lateral acetabular o
angulo de la copa (inclinacion del acetabulo con respecto a la horizontal).
Este angulo de apertura lateral esta formado por la linea que pasa por el
borde inferior de la imagen en gota y la linea del plano de apertura
acetabular.

Una variacién de 2 mm. o mas o un cambio en el angulo de |la copa de 3
grados o mas, lo consideramos indicativo de emigracion del

componente acetabular.

b igracion del nente acetabular

Se mide tanto la emigracién honzontal como la emigracién vertical.

= Emigracion horizontal: Definida por la distancia “H", que es la

distancia entre el centro de la cabeza femoral y la linea vertical que
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pasa por el centro de la imagen en gota. Una variacion de 3 mm o

mas fue indicativa de emigracion.

= Emigracion 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 lagrima. Una variacién de 3 mm o mas fue

también indicativo de emigracion.

3. Osteolisis acetabular.

Se marca la presencia o ausencia de zonas osteoliticas y el momento
temporal de apariciéon, considerando su localizacion segun el esquema

de De Lee y Chamley™.

4. Esclerosis acetabular.

Se identifican las lineas de incremento de densidad de menos de 3 mm y
su momento temporal de aparicion en los intervalos temporales definidos

y su localizacién segun la dlasificaciéon de Lee y Chamley™, en zonas |, II

yIIl.
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Asi se define de manera concreta la estabilidad de los componentes
acetabulares segun los parametros y critenos radiologicos establecidos, tal que
un implante lo consideramos estable o inestable en funcion de los siguientes

criterios'%®:

+« Componente acetabular estable
- No emigracion.

- Inexistencia o minima presencia de lineas radiolucidas o escleréticas.

+« Componente acetabular Inestable
- Emigracion

- Lineas reactivas escleroticas o radiolucidas al menos en dos de las tres

Zonas.
- Para el componente femoral. ver |a Figura 69.
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Se consideraria que un descenso de 3 mm o mas es indicative de hundimiento.

Con este criterio se indica el momento en que se preduce dicho fenoémeno.

2. Ajuste del vastago femoral.

Entendido como el area de metéfisis y diafisis rellena por el vastago
femoral. Nos indica en que grado la protesis se ajusta y rellena el canal femoral.
El ajuste del vastago femoral se determina en los estudios radiologicos del

primer control postoperatorio.

Y se emplearian los siguientes critenios:

« Muy Bueno: Si en la radiografia anteroposterior (AP), el vastago toma
contacto en algun punto del hueso cortical, ya sea en la cortical media o
lateral o en ambos puntos. También es considerado asi, si en la
radiografia axial o |ateral, el vastago se encuentra situado a menos de 2
milimetros (mm) de distancia de la cortical en dos o tres posibles puntos

de contacto (proximal y anterior, distal y anterior y posterior).

e Bueno: Si en las radiografias anteroposterior (AP), el vastago esta
situado a menos de 2 mm de la cortical medial y lateral, o si en las
radiografias laterales el vastago esta situado a menos de 3 mm de la

cortical en dos de los tres posibles puntos de contacto.
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¢ |Insuficente: El relleno es considerado insuficiente, si en las radiografias
antero-posteriores hubiera mas de 2 mm de distancia entre el vastago y
la cortical medial o lateral, 0 si en la radiografia lateral el vastago
estuviera situado a mas de tres mm de la cortical en dos de los tres

puntos de contacto,

3. Lineas esclerdticas femorales.

Se definiran como lineas de incremento de densidad menor de 3 mm de
anchura adyacente al vastago protésico. Asi las lineas escleroticas se evaluan y
localizan de acuerdo con las zonas descritas por Gruen et al'®, tanto en las
radiografias antero-posteriores como en las laterales. También se registrara el

momento de aparicion en los intervalos definidos.

4. Separacion de la superficie cubierta de Hidroxiapatita.

Se procederia a anotar la presencia de particulas disgregadas de la

cubierta metafisara, y el momento de su aparicion.

5. Osteolisis femoral.



Se define como un area focal de pérdida de hueso endostal mayor de 1
mm de anchura adyacente al componente femoral.
Con respecto a la ateliosis femoral se anotarian dos parametros:

Tiempo de aparicion y su localizacion, segun la distribuciéon zonal

descrita por Gruen et al'®® | sélo evaluado en radiografias antero-posteriores.

6. Reabsorcién del calcar femoral,

Este parametro se define como un festoneado mayor de 5 mm en la zona

correspondiente a la cortical medial del cuello femoral.

7. Hipertrofia cortical diafisana.
Se puede definir arbitrariamente como un incremento de la cortical a nivel
de la zona distal del vastago femoral. Se indicara su presencia y momento de

apanicion,

8. Zona esclerdtica en “Pedestal”.

Sera el area de incremento de densidad de al menos 3 mm de espesor,
ocupando toda la anchura del canal medular y en situacion distal a |a punta del
vastago femoral. Se indicaria en cada caso su presencia y momento de

apancion,



9. Neoformacion 6sea endostal (spot welds).

Las zonas de fusion se definen como una neoformacion 6sea en
situaciéon endostica de mas de 10 mm de longitud™®. Este parametro se valora
exclusivamente en la zona de contacto directo con la cubierta porosa,

registrando su presencia y momento de aparicion,

Asi se define de manera concreta la estabilidad de los componentes
femorales segun los parametros y critenios radiolégicos establecidos, tal que un
implante lo consideramos estable o inestable en funcién de los siguientes

criterios'®®:

« Vastago Estable S teoi. racion.

- No hundimiento.

- Ausencia de lineas reactivas escleréticas alrededor del vastago v,

fundamentalmente, en las zonas adyacentes a la superficie porosa®*®.

- Presencia de una zona de fusion (spot welds)*®*.

+ Vastago Inestable.
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- Emigracién o hundimiento mayor de 5 milimetros®*.

- Osteolisis progresiva femoral.

- Lineas reactivas escleroticas globales y especialmente en zona 7.
- Separacion progresiva de cubierta porosa.

- Formacién en “ pedestal".

- Hipertrofia cortical disfisaria.

3.2.3 VALORACION GAMMAGRAFICA.

Con las gammagrafias oseas de los expedientes clinicos de los
pacientes muestrales se efectuaron las correspondientes valoraciones en los
tiempos; postquirdrgicos, al afio, a los tres aflos y a los cinco afos con el
objetivo de estudiar los patrones de hipercaptacion periprotésica y establecer la
correspondiente relacion con el estudio radiografico y estadistico. Dicha

valoracion es asesorada por los directores de esta tesis.

¢ Analisis gammaqrafico.
La sistematica desarrollada para la aplicacion de esta técnica, es la seguida por
el Servicio de Medicina Nuclear de dicho centro en todos los casos muestrales.
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¢ Radiofarmaco.
Segun constan en sus expedientes se utilizaron compuestos fosforados y, de
estos, los Difosfonatos (P-C-P), todas las muestras con metilen-difosfonato

marcado con Tecnecio 99m (MDP-TcS9m).

¢ |Instrumentacion.

En todos los casos muestrales se indican el uso de la misma instrumentacion.

» Crterios de interpretacion.

Las gammagrafias fueron interpretadas independientemente por un
investigador ajeno al estudio, y con referencias de los directores de esta tesis.
Para la estimacion de los patrones de captacidon y a efectos de simplificar los
criterios, solo estimamos la hipercaptacion global del componente acetabular,
es decir sin distincion en zonas.
El componente femoral, no es objeto de investigacion en este estudio, pero en
general se recomienda dividir en dos segmentos : proximal y distal, ver Figura

70. Cuando ambos segmentos se hipercaptan se consideraria un patrén mixto.






Todos los datos fueron tratados estadisticamente a través de las
funciones especificas de analisis estadistico de la hoja de calculo Excel 2010 y
la edicion posterior se efectua con un procesador de texto Word 2010 para
Windows. Realizando al efecto el estudio estadistico que comprende un analisis
descriptivo, con indices de centralizacién y dispersidon (media aritmética,
desviacion tipica y error estandar) y un estudio analitico. Estos se desarrollan
en el apartado de resultados.

Para evitar sesgos y controlar |a intromision de variables extrafias en la
seleccion de los casos, los investigadores recurren a una seleccion aleatoria de
los casos (hasta donde sea posible) y una asignacidn aleatoria a las
condiciones experimentales, y en este sentido nuestra tesis cumple con dichos
requisitos.

Desde el punto de vista analitico, para comparar dos muestras
independientes utilizamos el test de la t-Student cuando se cumple la hipotesis
de normalidad en ambos grupos. En caso de no cumplirse empleariamos el test
no paramétrico de Mann-Whitney.

Para comparar mas de dos grupos independientes en caso de verificarse
la hipotesis de normalidad y homocedasticidad (cuando los errores presentan
en todas las observaciones de la variable endégena la misma varianza),
empleamos las técnicas del analisis de la varianza. En caso de no cumplirse las
hipétesis anteriores, usariamos el test no paramétrico de KrusKal-Wallis.

Asi de forma particular se usa el estadistico de la t de Student para

ayudar a pronosticar la probabilidad de que dos promedios pertenezcan a una
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misma poblacion (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 significativas)™.

De este modo, si la probabilidad p del estadistico t Student que se
obtiene, toma un valor mayor que el critico (p> 0,05) se dird que la diferencia
no es significativa y los dos grupos muestrales son comparables. Si nuestro
valor p de la probabilidad para el estadistico de la ¢ Student es menor que el
critico (p<0,05) indicado, concluimos que las medias de los dos grupos son
significativamente diferentes y no comparables.

Para el estudio de asociacion de vanables cualitativas utilizamos el test

de independencia de la \? de Pearson, también llamada chi cuadrado o Ji

cuadrado. La prueba ,* pemite determinar si dos variables cualitativas estan o

no asociadas. Si al final del estudio concluimos que las variables no estan
relacionadas podremos decir con un determinado nivel de confianza
previamente fijado (en nuestro caso del 95%) que ambas son independientes™”,

Asi el estadistico > 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 estadistico), mayor
sera la relacion entre ambas variables. El valor de p que usualmente se reporta
en |la mayoria de los paquetes estadisticos no es mas que la probabilidad de
obtener, segun esa distribucion, un dato mas extremo que el que proporciona el

test o, equivalentemente, la probabilidad de obtener los datos observados si



fuese cierta la hipétesis de independencia. Si el valor p es muy pequefio
(usualmente se considera p<0.05) es poco probable que se cumpla la hipotesis
nula y se deberia de rechazar, indicando que la vanables no son
independientes™™,

En cualquiera de los casos de estadisticos usados en esta tesis el nivel
de significacion estadistica usado fue de p= 0,05. Existiendo pues diferencia

significativa para valores menores (p<0,05).

4 RESULTADOS.

4.1 RESULTADOS DEL ESTUDIO EXPERIMENTAL.

Se han realizado una prueba o test de desgaste, dos por cada par friccion-
tipo, cuyos resultados quedan indicados entre la Tabla 37 y la Tabla 44,
sumando un total de 8 tests o pruebas numeradas de la 1 a la 8. Se obtienen
los resultados tras 10 ciclos de funcionamiento en el simulador (que equivalen
a 10 anos de uso, puesto que un millon de ciclos se estima en un afo de
actividad de un paciente con artroplastia total de cadera). Estos resultados se

exponen en los cuadros adjuntos delante y relacionados a continuacion:

1. Tabla 37. Resultados de degaste, par UHMWPE-Metal. Prueba-test 1.

2. Tabla 38. Resultados de degaste, par UHMWPE-Metal. Prueba-test 2.
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3. Tabla 39. Resultados de degaste, par UHMWPE-Alumina. Prueba-test 3.

>

Tabla 40. Resultados de degaste, par UHMWPE-Alumina. Prueba-test 4.

o

Tabla 41. Resultados de degaste, par Metal-Metal. Prueba-test 5.
Tabla 42_ Resultados de degaste, par Metal-Metal. Prueba-test 6.

Tabla 43. Resultados de degaste, par Aliumina-Alimina. Prueba-test 7.

® N O

Tabla 44. Resultados de degaste, par Alimina-Alumina. Prueba-test 8.

Asi como sus respectivas representaciones graficas del desgaste total y

desglosado por cotilo y cabeza:

1. Figura 71. Representacion grafica del degaste, par UHMWPE-Metal.
Prueba-test 1.

2. Figura 72. Graficos desgaste Cotilo y Cabeza femoral, par UHMWPE-
Metal. Prueba-test 1.

3. Figura 73. Representacion grafica del degaste, par UHMWPE-Metal.
Prueba-test 2.

4. Figura 74. Graficos desgaste Cotilo y Cabeza femoral, par UHMWPE-
Metal. Prueba-test 2.

5. Figura 75. Representacion grafica del degaste, par UHMWPE-Alumina

Prueba-test 3.
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6. Figura 76. Graficos desgaste Cotilo y Cabeza femoral, par UHMWPE-
Alumina. Prueba-test 3.

7. Figura 77. Representacion grafica del degaste, par UHMWPE-Alumina.
Prueba-test 4.

8. Figura 78. Graficos desgaste Cotilo y Cabeza femoral, par UHMWPE-
Alumina. Prueba-test 4.

9. Figura 79. Representacion grafica del degaste, par Metal-Metal, Prueba-
test S.

10.Figura 80. Graficos desgaste Cotilo y Cabeza femoral, par Metal-Metal.
Prueba-test 5.

11.Figura 81. Representacion grafica del degaste, par Metal-Metal. Prueba-
test 6.

12.Figura 82. Graficos desgaste Cotilo y Cabeza femoral, par Metal-Metal.
Prueba-test 6.

13.Figura 83. Representacion grafica del degaste, par Alimina-Alumina.
Prueba-test 7.

14.Figura 84. Graficos desgaste Cotilo y Cabeza femoral, par Alumina-
Alimina. Prueba-test 7.

15.Figura 85. Representacion grafica del degaste, par Alimina-Alumina.
Prueba-test 8.

16.Figura 86. Graficos desgaste Cotilo y Cabeza femoral, par Alumina-

Alumina. Prueba-test 8.
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v De las pruebas 1 y 2 del par tipo UHMWPE-Metal, interpretando los
datos de las respectivas Tabla 37,
v Tabla 38, Tabla 45 y graficos Figura 71, Figura 72, Figura 73 y

Figura 74 podemos decir que:

o El desgaste se da en la parte blanda del par friccional, es decir
en el cotio de UHMWPE. Sin embargo el desgaste en la
cabeza femoral de metal CoCrMo para la prueba 1 no existe
dada la dureza del metal frente al polietileno o es inapreciable
por la resolucion de la balanza. Luego en la prueba 1, el
desgaste del cotilo de UHMWPE fue de 182,892 mm® dada la
pérdida de peso total de 171 mg durante los 107 ciclos, que es
el equivalente a 10 affos de marcha. Y el desgaste total por lo
tanto para el par friccion UHMWPE-CoCrMo en la prueba 1
queda en 182,892 mm®,

o En la prueba 2 el desgaste se da en su totalidad o se aprecia
en la parte blanda del par friccional, es decir en el cotilo de
UHMWPE. Luego en la prueba 2, el desgaste del cotilo de
UHMWPE fue de 209,63 mm® dada la pérdida de peso total de
196 mg durante los 107 ciclos que simulacién, equivalente a
10 afios de marcha. Asi el desgaste total del par friccion
UHMWPE-CoCrMo en la prueba 2 queda también en 209,63

mm®,
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o Luego el reparto del desgaste entre cotilo UHMWPE y la
cabeza femoral de CoCrMo para la prueba 1 esta en un 100%
en el cotilo 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 mm® a 209,63 mm® de la prueba 1 a la 2, esto es
incremento o desviacion de 26,74 mm® es decir una diferencia
de un 14,62% mas de desgaste. Luego la media del desgaste
total se situd en 196,26+13,37 mm® para el periodo total de
simulacion.

o Representado graficamente dichos desgastes acumulados por
prueba podemos ver la curva de desgaste del par protésico, al
igual que en la grafica convencional de desgaste como la de la

Figura 15, sirviendo para identificarse las fases de
desgaste’"'m"n'“' .

o En particular las curvas de desgaste son similares en ambas
pruebas con pendiente ascendentes en funcion del tiempo. El
mayor desgaste total en ambas pruebas se produce en |a fase
inicial (en los primeros 10° ciclos, equivalente al primer afio),
asi entre un 17% y un 17,3% del desgaste total se da en este
periodo. En el resto de periodos hasta completar los 9-10°

cclos, el desgaste total fluctia para la prueba 1 entre
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desgastes con pendientes entre el 8,8% al 9,9% cada 10°
ciclos y entre 8,2% y el 11,2% para la prueba 2.

o Dada la resolucion de la balanza analitica y cualquier balanza,
si el desgaste es sensiblemente bajo, este pasara inadvertido.
Aun asl, si alargasemos el honzonte 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 relacion cuasi lineal.

v" De las pruebas 3 y 4 del par tipo UHMWPE- Alumina, interpretando
las respectivas Tabla 39, Tabla 40, Tabla 46 y graficos, Figura 75,

Figura 76, Figura 77 y Figura 78, podemos decir que:

o El desgaste como en el par anterior también se da en la parte
blanda del par friccional, es decir en el cotilo de UHMWPE. Y
el desgaste en la cabeza femoral de alumina para la prueba 3
y 4 tampoco existe, dada la dureza de la ceramica frente al
polietileno o quizas es inapreciable por la resolucién de la
balanza en el horizonte experimentado. Luego en la prueba 3,
el desgaste del cotilo de UHMWPE fue de 139,044 mm® dada

la pérdida de peso total de 130 mg durante los 107 ciclos que
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es equivalente a 10 aflos de marcha. Y el desgaste total del
par friccion UHMWPE-Alumina en la prueba 3 queda pues en
139,044 mm®.

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 mm® dada la pérdida de
peso total de 151 mg durante los 107 ciclos de simulacién,
equivalente a 10 aflos de marcha. Asi el desgaste total del par
friccion UHMWPE-Alomina en la prueba 4 queda en 161,50
mm?.

Luego el reparto del desgaste entre cotilo UHMWPE vy la
cabeza femoral de Alimina para la prueba 3 y 4 esta en un
100% en el cotilo o parte blanda.

El valor del desgaste del cotilo de UHMWPE, se incrementa
de 139,044 mm® a 161,50 mm® de la prueba 3 a la 4, esto es
incremento o desviacion de 22 46 mm® es decir una diferencia
de un 16,15% mas de desgaste. Luego la media del desgaste
total se situd en 150,27+11,23 mm? para el periodo total de
simulacion.

Representado graficamente dichos desgastes acumulados por
prueba podemos ver la curva de desgaste del par protésico, al

igual que en la grafica convencional de desgaste como la de la
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Figura 15, sirviendo para identificarse las fases de
desgaste217.298.3n.u1 )
En particular las curvas de desgaste son similares en ambas
pruebas con pendiente ascendente en funcion del tiempo y a
la vez bastante similar graficamente a la curva de los pares
UHMWPE-metal. El mayor desgaste total en ambas pruebas
se produce en la fase inicial (en los primeros 10° ciclos,
equivalente al primer afio), asi se daun 22.3% en el test 3 y
un 17,9% en el test 4, del desgaste total se da en este
periodo. En el resto de periodos hasta completar los 9-10°
cclos, el desgaste total fluctia para la prueba 3 entre
desgastes con pendientes entre el 8,5% al 92% cada 10°
ciclos y entre 7,3% y el 10,6% para la prueba 4.
Dada la resoluciéon de la balanza analitica y cualquier balanza,
si el desgaste es bajo, este pasara inadvertido. Aun asi, si
alargasemos el horizonte temporal de la prueba es posible
que en cualquier Control posterior apareceria 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 relacion cuasi lineal.
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v De las pruebas 5 y 6 del par tipo Metal-Metal, interpretando las
respectivas, Tabla 41, Tabla 42, Tabla 47 y graficos, 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 friccional metal-metal. El desgaste en
la cabeza femoral de metal CoCrMo para la prueba 5 es de
0,844 mm” que supone una pérdida en peso de 7 mg y en el
cotilo de 1,207 mm? por pérdida en peso de 10 mg durante los
107 ciclos que es equivalente a 10 afios de marcha. Y el
desgaste total del par friccion CoCrMo-CoCrMo en la prueba 5
queda en 2,051 mm°,

o En la prueba 6 el desgaste que se obtiene en el cotilo es de
1,208 mm® por pérdida de peso de 10 mg y en la cabeza
femoral se obtiene un desgaste de 0,964 mm® por pérdida de
peso de 8 mg durante los 10’ ciclos de la simulacién,
equivalente a 10 afios de marcha. Asi el desgaste total del par
friccion en la prueba 6 queda en 2,170 mm?>.

o Luego el reparto del desgaste entre cotilo y la cabeza femoral
ambos de CoCrMo para la prueba 5 esta en un 58,82% en el
cotilo y un 41,18% en la cabeza femoral . En el caso de la
prueba 6 el desgaste esta en un 55,56% en el cotilo y un

44 ,44% en la cabeza femoral protésica.
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El valor del desgaste del cotilo tiene un decremento de 1,207
mm® a 1,206 mm® de la prueba 5 a la 6, esto es un
decremento o desviacion de 0,001 mm?® es decir una diferencia
de un 0,083% menos de desgaste. Luego la media del
desgaste total se situ6 en 1,2065 mm? para el periodo total de
simulacion.
Representado graficamente dichos desgastes acumulados por
prueba podemos ver la curva de desgaste del par protésico, al
igual que en la grafica convencional de desgaste como la de la
Figura 15, pudiendo identificarse las fases de
desgaste?! 2B gine esta para resaltar las fases de
desgaste indicadas de running-in y steady-state.
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 primeros
10° ciclos, equivalente al primer afio), asi un 882% del
desgaste total se da en este periodo para el test 5 y un 77, 8%
en el test 6. Esta fase se comresponde con la denominada
running-in o de autopulido.
Entre los 10° ciclos y los 2:10° se da un 11,8% del desgaste
total para la prueba 5 y un 22,2% en el caso de la prueba 6.
En el resto de los periodos desde el tercer milldon de ciclos

hasta completar los 107 ciclos, es decir 8-10° ciclos, no se
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aprecia desgaste en ninguna de la dos pruebas. Dada la
resolucion de la balanza analitica y cualquier balanza, si el
desgaste es bajo, este pasara inadvertido. Tal probablemente
este es el caso. Aun asi, si alargasemos el horizonte 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 habria que repartir en forma de relacion cuasi

lineal.

v De las pruebas 7 y 8 del par tipo Alumina- Alimina, interpretando las
respectivas, Tabla 43, Tabla 44, Tabla 48 y los graficos Figura 83,

Figura 84, Figura 85, Figura 86, podemos decir que:

o El desgaste se da tanto en |la parte del cotilo como en la
cabeza femoral del par friccional alimina-alumina. El desgaste
en la cabeza femoral para la prueba 7 es de 0,756 mm® que
supone una pérdida en peso de 3 mg y en el cotilo de 1,008
mm? por pérdida en peso de 4 mg durante los 10’ ciclos que
es equivalente a 10 aflos de marcha, Y el desgaste total del

par friccion en la prueba 7 queda en 1,764 mm*.

33



o En la prueba 8 el desgaste que se obtiene en el cotilo es de
1,008 mm® por pérdida de peso de 4 mg y en la cabeza
femoral se obtiene un desgaste de 0,504 mm? por pérdida de
peso de 2 mg durante los 107 ciclos de la simulacion,
equivalente a 10 afios de marcha. Asi el desgaste total del par
friccién en la prueba 8 queda en 1,512 mm”’.

o Luego el reparto del desgaste entre cotilo y la cabeza femoral
ambos de Alimina para la prueba 7 esta en un 57,14% en el
cotilo y un 42 86% en la cabeza femoral . En el caso de la
prueba 8 el desgaste esta en un 66,67% en el cotilo y un
33,33% en la cabeza femoral protésica.

o El valor del desgaste del cotilo tiene un decremento de 1,512
mm® a 1,764 mm’ de la prueba 7 a la 8, esto es un
decremento o desviacion de 0,252 mm® es decir una
diferencia de un 14,29% menos de desgaste. Luego la media
del desgaste total se situ6 en 1,638%0,126 mm’ para el
perniodo total de simulacion.

o Representado graficamente dichos desgastes acumulados por
prueba podemos ver la curva de desgaste del par protésico, al
igual que en la grafica convencional de desgaste como la de la

Figura 15, pudiendo identificarse las fases de
desgaste®'’***383.31 girviendo esta para resaltar las fases de

desgaste indicadas de running-in y steady-state.
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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 inical (en los primeros
10° ciclos, equivalente al primer afio), asi entre un 83,3% y un
85,7% del desgaste total se da en este periodo. Esta fase se
corresponde con la denominada running-in o0 de autopulido.

o Entre los 10° ciclos y los 2:10° 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 hasta completar los 107 ciclos, es
decir 8:10° no se detecta desgaste. Dada la resolucion de la
balanza analitica y cualquier balanza, si el desgaste es bajo,
este pasara inadvertido. Aun asi, si alargasemos el honzonte
temporal de la prueba es posible que en cualquier Control
posterior apareceria el desgaste de forma acumulada al
hacerse apreciable por |a sensibilidad de la balanza, el cual en
este caso realmente habria que repartir en forma de relacion

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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desgastes de 18,289 y 20,963 mm®/10° ciclos con el uso de las cabezas
metalicas.

o Las pruebas con pares Metal (CoCrMo)- Metal (CoCrMo) muestran un
peor comportamiento frente al desgaste que los pares Ceramica
(Alimina)-Ceramica (Alumina) pero mucho mejor frente a los pares con
cotilos de UHMWPE y con un ratio de desgaste anual de 0,205 y 0,217

mm>/10% ciclos.

Idénticos resultados se obtienen para los ratios de velocidad de
desgaste o desgaste en relacion a la carga media a que se somete cada

para friccional por distancia recornda,

e Las pruebas con pares UHMWPE-metal (CoCrMo) muestran el mayor
tasa o factor de desgaste; 1,69-10% y 1,93-10% mm*N-m.

e Las pruebas con pares Ceramica (Alumina)-Ceramica (Alumina)
muestran la menor tasa o factor de desgaste; 1,39-10° y 163-10°®
mm>/N-m.

« Las pruebas con pares UHMWPE-ceramica (Alumina) 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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mm*/N-m del UHMWPE con el uso de cabezas de alimina frente a las
tasas o factores de desgaste de 1,69-10° y 1,93-10° mm®N:m. con el
uso de las cabezas metalicas.

« Las pruebas con pares Metal (CoCrMo)- Metal (CoCrMo) muestran un
peor comportamiento frente al desgaste que los pares Ceramica
(Alumina)-Ceramica (Alumina), pero mucho mejor frente a los pares con
cotilos de UHMWPE y con una tasa o factor de desgaste de 1,89-10° y

2,00-10% mm®/N'm.

Los resultados manifiestan congruencia con otras investigaciones™ |

como veremos en la discusion.

42 RESULTADOS DE LA VALORACION CLINICA Y DE LAS TECNICAS
COMPLEMENTARIAS.

421 RESULTADOS DEL METODO DE VALORACION
CLINICA.
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Después

de

analizadas

estadisticamente,

descriptivamente y

comparativamente las cuatroc muestras por par de 20 pacientes cada una

podemos exponer lo siguiente:

1) Respecto a la Edad:

De las muestras seleccionadas aleatoriamente obtenemos la siguiente

distribucion por edades indicadas en la Tabla 50 con los valores maximos,

minimos, media antmeética, desviacion estandar y error estandar por

muestra:
Muestra 1 Muestra 2 Muestra 3 Muestra 4
EDADES USNNVPE-mital (CoCrf| UHVRYPE-Casamics | A iming|| Metal (CoCrdoyMetal CoCrbdoy | Ceramica (Aimina»Cerimica (ALimin)
Mirima 3 3 1Y i
Maxima 68 69 67 68
Media Aritmética 58,00 55,15 53,75 55,60
Deswiation Estandar 1030 975 2% 914
error Estandar 130 218 1 M

Tabla 50. Distribucion por edades de las muestras.

La edad del grupo de los pacientes esta comprendida entre los 27 y los 69

afios. Siendo las medias aritméticas y desviaciones estandar muy similares.

Mostrando la mayor media el par UHMWPE-metal (58 afios) frente a la media

del metal-metal (53,75 afios), tendencia en este par que puede estar marcada
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422 RESULTADOS DEL METODO DE VALORACION
RADIOGRAFICA.

1) Respecto a la migracion cotiloidea:

Los resultados de la evaluacion radiologica de los componentes
cotiloideos de la muestra con par friccion UHMWPE-metal, UHMWPE-
ceramica, Metal-metal, y Ceramica-ceramica podemos verlos en la Tabla
98, Tabla 99, Tabla 100 y Tabla 101 debajo expuestas. En estas se
resalta en rojo las migraciones ocurridas en el horizonte temporal por par

muestral.

Segun consta en los historiales clinicos muestrales no se produjo ningun
aflojamiento que requiniese cirugia de revision, sin embargo de las tablas
expuestas vemos aparicion de migraciones del componente cotiloideo

atendiendo a los criterios expuestos en el apartado correspondiente.

39





















































































































También vemos la distribucion porcentual de aparicion de casos de Lineas
Escleroticas y por Zonas en funcion del horizonte temporal investigado en la
Figura 108, Figura 109 y

Figura 110 de arriba.

Y es interesante resaltar la evolucion en el horizonte temporal de la esclerosis
acetabular por zonas y por muestras de par implantado que se refleja también
en la Figura 108, Figura 109 y

Figura 110.

Asi el primer aflo vemos como en los pares de polietieno frente a los de
superficie dura no mantienen diferencias en casos y porcentuales por zonas
frente al horizonte de los cinco afos 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 ultimos se da una

menor aparicion de lineas escleréticas en todas las zonas.

En el analisis estadistico durante todo el horizonte temporal de la Esclerosis en
el acetdbulo frente a la Valoracion Clinica del Dolor, los resultados muestran
diferencias significativas (p<0,05) en la muestra UHMWPE-metal y UHMWPE-
ceramica y no para el resto de pares muestrales, ver los resultados en Tabla

166 y Tabla 167.
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5 DISCUSION

Con el presente estudio damos un enfoque original a las investigaciones
de desgaste publicadas, puesto que en forma paralela comparamos resultados
técnicos experimentales de desgaste de pares tipo friccionales de uso comun
en la practica clinica del Centro Hospitalario Universitario Insular Matemo
Infantii de Gran Canaria (CHUIMI) con muestras reales de pacientes
intervenidos en dicho centro con seguimiento dinico de 5 afios para establecer
comrelaciones entre ambos estudios clinico y técnico de los cuatros pares
friccionales mas demandados e implantados en la practica de la

Traumatologica y Cirugia Ortopédica local y mundial:

- Polietileno (UHMWPE) -metal (CoCrMo).
- Polietileno (UHMWPE)- Ceramica (Alumina).
- Metal (CoCrMo) -Metal (CoCrMo).

- Ceramica (Alumina)- Cerémica (Alimina).

Nuestro estudio es particularmente interesante puesto que compara en
idénticas condiciones de carga, distancia y forma del recorrido, lubricacion y
temperatura los cuatro pares friccionales tipo, lo cual se presenta de forma

poco comun en la bibliografia cientifica de la rama, siendo de esta manera
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extraible conclusiones sobre el desgaste volumétrico o factores de desgaste
que de otro modo estarian distorsionados al tener que ponderar las vanables 0
parametros que han existido o diferenciado cada investigacién.

También es de resaltar que con este tipo de tesis doctorales que buscan
conjugar el ambito tecnolégico con el clinico ofrecen infinitas posibilidades de
desarrolio dentro del entorno investigador universitario local, en linea con lo que
se esta elaborando a nivel intemacional y que permiten aprovechar las sinergias
de ambos campos,

Como definimos, el objetivo de |a tesis es valorar los efectos ocasionados
por el desgaste de los materiales empleados en los pares de friccion de las
protesis totales de cadera y sus consecuencias sobre |la calidad de vida, en
especial los parametros de dolor, movilidad y marcha, y que pueden afectar a la
longevidad de los implantes protésicos, en particular los primarios.

Sabemos que los desgastes obtenidos con simuladores es una
aproximacion a la realidad de lo que ocurre con cada par friccion y por lo tanto
permiten comparar el resultado obtenido in vitro con la experiencia clinica y asi
llegar a conclusiones que de otro modo no serian posible salvo con la limitacion
muestral que dan los estudios con protesis explantadas®®. Y es que los
estudios de desgaste in vitro como los desarmrollados en parte de esta tesis,
permiten evaluar el comportamiento frente al desgaste de la protesis de cadera
total, controlando los parametros deseados e importantes en la investigacion.
Evidentemente estos resultados in vitro son ademas objeto de comparacion

clinica venficando su validez.

447



Hay evidencia de que el debns del desgaste de esta combinacion puede
llevar a un eventual fallo de la protesis. Sin embargo cuando existen altos
volumenes asistenciales de los cirujanos y de los hospitales se da vinculacion

con menores riesgos de revision %7704

., s decir, cirujanos con mucha
experiencia tienden a comunicar tasas de rewvisibn muy bajas,
independientemente de la eleccion del implante. De cualguier manera, la
posibilidad de mayor riesgo de complicaciones o fracasos, de cualquier tipo de
revestimiento usado en el par friccibn, como consecuencia de alineacion
acetabular inapropiada o choque del cuello femoral sirve como recordatono de
que las mejoras de las caracteristicas de desgaste, también en cualquier tipo de
par friccion elegido, no son un sustituto de una técnica quirirgica sélida'®.

Ahora bien, es aceptado que el debris del desgaste 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 resorcion
Osea osteoclastica, que lleva a la osteolisis y al aflojamiento de final de la
protesis?®3™3™ perg no solo es importante el volumen de las particulas de
desgaste, de mayor tamaiio en los polietilenos®®*®  sino también el rango del
tamafio de las mismasg'>*141157.180.193380  En  este sentido determinadas

investigaciones han demostrado que el rango de tamafio de particulas

comprendido entre 0,2 y 7 4 m puede desencadenar también respuesta inmune

con reaccion osteolitica'? 4141187188130y o9 que los componentes de los
implantes protésicos pueden generar microparticulas en un rango de tamafio de

1-10 mwm y nanoparticulas en el rango de 10 hasta 1.000 nm ?°, incluso en el
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UHMWPE se han reportado particulas de talla nanomeétrica no solo en estudios
in vitro con simuladores sino en tejido periprotésico®'®**

Y tomada la decision de efectuar el experimento técnico para cada uno
de los pares protésicos (en dos pruebas para cada par) por un pericdo de
simulacién igual a 10 millones de ciclos (107 ciclos), equivalente a 10 afios de
vida atil de la protesis in vivo, porque los estudios con periodos de duracion
menores que 5-10° ciclos habituaimente el desgaste no es perceptible en la fase
de steady-state®, particularmente en pares de superficies duras. Ademas de
conocida la supervivencia in vivo de las artroplastias a los 10 afios es del
90%2%¢

Asi la comparativa de desgaste entre los pares friccionales testeados
experimentaimente en esta tesis nos ha permitido posicionar en grado de menor
a mayor desgaste volumétrico los diferentes pares de friccion protésicos, tal que
presentan mayor desgaste volumétrco los de superficie dura sobre blanda
frente a los de dura sobre dura. Particularmente y ordenados de mayor a menor
capacidad de generacion de debris tenemos en primera posicion el par
UHMWPE-CoCrMo, en segunda posicion el par UHMWPE-Alumina, en tercera
posicién el CoCrMo-CoCrMo y en cuarta y dltima el Alimina-Alumina. Estos
resultados estan acorde con los reportado por la bibliografia* 2%,

En concreto, en nuestra investigacion, los pares friccionales de superficie
dura sobre dura, tal es el caso de los pares CoCrMo-CoCrMo y Alumina-

Alumina mostraron, ambos, bajos ratios de desgastes volumétrico. Muy bajos,

comparativamente con los otros dos tipos de pares friccionales testeados, de
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superficie blanda contra dura; UHMWPE-CeCrMo y UHMWPE-Alumina. Estos
resultados estan conforme a los publicado en la bibliografia cientifica®#®'%.2%
dada la prevalencia de mayor desgaste en los pares cuyos cotilos son de
UHMWPE.

En el desgaste evidenciado en los cotilos blandos o de UHMWRPE,
también hemos podido comprobar y contrastar que los mismos dan lugar a
menor desgaste volumétrico cuando interactian contra las cabezas femorales
protésicas de ceramica (alumina) frente a cabezas femorales protésicas
metalicas como el caso investigado de CoCrMo, en linea con lo publicado por
Saikko et al.*" Jin et al. '* Kaddick et al. ?° y otros investigadores**®.

En lo relativo a las curvas de desgaste volumétrico, observadas a través
de la pérdida gravimétrica, 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. Estas diferencias se descnbiran de forma particular mas adelante sin
embargo si es importante observar la similitud existente entre las curvas de
desgaste de los pares de UHMWPE-metal y UHMWPE-ceramica (subgrupo de
superficie blanda contra dura) y los pares de friccion Metal-Metal 0 Ceramica-
Ceramica (subgrupo de superficie dura contra dura).

Ademas, para relacionar o efectuar comparaciones con ofras
investigaciones, o estudios cientificos, no sélo mencionaremos los resultados
en cuanto a desgaste volumeétnico, por pérdida gravimétrica o de peso, (mm?® por

millon de ciclos afio) sino por la tasa o factor de desgaste, que da la
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proporcionalidad del desgaste volumetrico frente a la carga media a que ha sido
sometido el par friccion protésico durante el recomrido total. Esto es, el factor de
desgaste k medido en milimetros cubicos de desgaste dividido por el producto
del recorrido total efectuado por la protesis en metros y por la fuerza de la carga
en Newton a que ha sido sometido en el periodo de simulacion (mm¥N-m).
Factor de importancia en nuestra discusion 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 simulacién. Por otro lado el uso cargas estaticas,
las cuales nos permite el simulador de esta investigacion, frente a dinamicas
como la usadas en otros simuladores nos permite construir un test simple con
las necesidades pnontanas para simular el desgaste, la validez que podemos
obtener de la interpretacion de resultados con este tipo de simulacion y estudios
ha sido confirmada por otras investigaciones***"*.

Respecto a la temperatura 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 lubricante®"

(en nuestro
caso de 500 mL) y el cual permite la conveccion del calor con el medio a
temperatura ambiente. En este trabajo esto se tuvo en consideracion siguiendo
la recomendacion de evitar la degradacion del medio |lubricante por uso. Pues
se dan complicaciones a temperaturas de 37°C o superior por aparcion del
fenémeno de la desnaturalizacion prematura de las proteinas contenidas en el

suero del lubricante, con el consiguiente precipitado de componentes y evitando

ademas el uso de antibiéticos para la proliferacion de microorganismos®'®.
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Respecto a los resultados de los valores de desgaste obtenidos, en los
pares de friccion UHMWPE-CoCrMo observamos un resultado de desgaste
volumétrico para el test 1 par UHMWPE-CoCrMo de 18,289 mm?afio (1 afio=
10® ciclos) con un factor de desgaste pues de 1,69-10° mm>/N-m en linea con el
desgaste volumétrico del test 2 para el mismo tipo de par y cuyo valor fue de
20,963 mm?afio con un factor de desgaste de 1,93-10° mm*N-m. Es decir, se
obtuvo en el estudio técnico del desgaste un valor medio de desgaste
volumeétrico para dicho par de 19,626+1,337 mm¥afio con un valor medio del
factor de desgaste de 1.81-10° mm¥/N-m.

Saikko et al. " informaron de sus resultados de media de desgaste en las
copas acetabulares de UHMWPE contra CoCr con ratios de desgaste
gravimétricos de 56,4 mg por millén de ciclos frente a una carga estatica de 1kN
con frecuencia de 1 Hz usando cabezas de 28 mm. El resultado obtenido en
dicha investigacién mostré como factor de desgaste un valor de 1,76:10°

M3 se mostro un factor de desgaste de 1,8 10°

mm*N'm y en otra investigacion
mm?/N-m. Estos valores de los factores de desgaste variaron, segun diversos
estudios®'**"3*"7 desde 1,6:10®° mm*N-m para polietileno de ultra alto peso
molecular cruzados, a valores de 1,9-10° mm®/N-m para el iradiado con rayos
gamma y del modelo fabricado como GUR 1020.

Otros estudios aportados por Joyce et al.'*'*® muestran valores de la tasa de

desgaste de 1,1-10° mm*N'm, asi como Rieker et al.*® reporta un valor de

1,5:10° mm*N'm frente a Mazzuco et al.®* que nos informa de un rango de
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valores comprendidos entre 0,3:10° mm*N'm y 1,810° mm*N'm en sus
investigaciones. Como vemos estos ratios de factor de desgaste o velocidad de
desgaste parecen coincidir o estar en linea con el factor medio de desgaste de
1,81-10° mm®/N-m observado en nuestra investigacion para dicho par.

Saikko et al.*' también en otras investigaciones 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 ratios
de desgaste por pérdida de peso o gravimétricos, de 11 mg frente a 22 mg por
millén de ciclos segun el tipo de simulador usado, concluyendo ademas que el
tipo de la forma del recorrido afectaba al desgaste, tal que el recorrido circular
dio lugar al doble de desgaste que el recorrido eliptico simulado. Esto es
interesante tenerio en cuenta, no solo a nivel clinico sino en la valoracion de
nuestra investigacion. Y es que este tipo de estudio nos dan idea,
independientemente de la carga, del por qué un paciente muestra ratios de
desgaste clinicos diferentes y que puede ser debido al tipo de actividad
desarrollada o el tipo de marcha propia del paciente”. Oftras de sus
investigaciones®'? | sin embargo, informaron de un ratio de desgaste 23 mg por
millén de ciclos frente a cabezas de CoCr.

También Wang et al.*™ en otro estudio, mostré ratios de desgaste gravimétricos
del orden de 20 a 35 mg por millén de ciclos (21,39 a 37,43 mm*/afio) y en mas
investigaciones, Wang et al.*™®, encontraron ratios de desgaste de 40 mg por

millén de ciclos, para cabezas femorales de CoCr de 32 mm.
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Estos valores que fluctian, dentro de un orden, se nos muestran
congruentes con el valor medio de nuestro trabajo de investigacion, con un
desgaste volumétrico para dicho par de 19,626 mm¥afio y mas de forma
comparativa con el par UHMWPE-alimina, que exponemos adelante. En
términos de maximo wvolumen se ha sugerido que el total de desgaste
volumétrico del UHMWPE por encima de 600 mm® se asocia con el fallo total
del reemplazo articular de cadera. Asi para un caso particular de un cotilo que
genera tipicas particulas de UHMWPE de 0.5 mm con un volumen de desgaste
de 30 mm¥afio tendriamos una ecuacion que generaria 40.000 particulas por
pasom.
Por otro lado Kaddick et al. * 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
millén de ciclos (aproximadamente un desgaste volumeétrico de 75 mm?>/afio).
Desgaste algo mayor que quizas pudo verse afectado por el tipo de
esterilizacion del material y la carga usada (3kN).

Sin embargo la bibliografia de Jin et al."™ aporta intervalos de desgaste para
este tipo de par friccional comprendido entre 30 y 100 mm®/afio, para estudio in
vitro 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*/afio tal

197

como se describe en bibliografia™", sin embargo en este caso la carga maxima

aplicada estaba en 3,5 kN.
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Edidin et al.'® reportaron, significativos ratios de desgaste, 90 mm® por millén
de ciclos para copas acetabulares de UHMWPE con cabezas femorales de 28
mm.

Greenwald et al.'* reporta desgastes volumétricos para el par UHMWPE sobre
metal de 55,71 mm?¥afio. Hall et al.'® en un estudio, sobre ciento veintinueve
componentes acetabulares de UHMWPE obtenidos tras cirugia de revision,
valoraron un volumen de desgaste de 55 mm?/afio, valor que coincide con un
factor de desgaste de 2,1-10° mm¥N-m. factor de desgaste que es también
congruente con nuestro resultado. Y como vemos el factor de desgaste pondera
0 permite comparar de mejor manera las diferentes y diversas investigaciones
sobre desgaste.

Ademas las curvas gravimétricas de desgaste por diferencia de peso indicadas

314 por Sawae**® y por Joyce et al."®® son congruentes con las

por Saikko et al.
graficas de desgaste volumeétricos (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 friccion UHMWPE-Alamina observamos un resultado de desgaste
volumétrico para el test 3 par UHMWPE-alimina de 13,904 mm?/afio (1 afio=
10® ciclos) con un factor de desgaste pues de 1,28-10° mm*/N-m en linea con el
desgaste volumeétrico del test 4 para el mismo tipo de par y cuyo valor fue de

16,150 mm?*/afio con un factor de desgaste de 1,49:10° mm*/N-m. Es decir, se
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obtuvo en el estudio técnico un valor medio de desgaste volumétrico para dicho
par de 15,027+1,123 mm“afio y con un valor medio del factor de desgaste de
1,38-10° mm®N-m.

Saikko y Ahlroos en similares estudios comparativos®’® confrontaron el
desgaste de los polietilenos usados en las copas acetabulares de Polietileno de
Ultra Alto Peso Molecular (UHMWPE) contra la alumina (AL, Os) y contra el
acero inoxidable, usado en cabezas femorales protésicas. Para ello utilizaron un
simulador circular Pin-on-Disk sometido a carga constante de 70,7 N y durante
toda la prueba estaban lubricados en suero bovino, obteniendo como resultado
factores de desgaste de 1,44 veces mas cuando se usaba el metal frente a la
ceramica como cabezas femoral protésica, tal que observaron factores de
desgaste de 1,6:10° mm?/N-m del UHMWPE cuando friccionaba contra la
Alimina, frente a factores de desgaste de 2,3-10° mm®/N-m del UHMWPE con
las cabezas de acero inoxidable.

13 3 través de un estudio clinico,

En otra investigacion, Semlitsch et a
comprobo que la media de desgaste volumétrico del UHMWPE contra cabezas
femorales de alumina era un 50% mas bajo que contra cabezas femorales de
aleacién metalica CoCr, también Saikko et al.*" comunican que la media del
ratio de desgaste gravimétrico fue un 14% mas baja con el uso de cabezas
femorales de alimina frente a las cabezas protésicas de metal (CoCr),

razonando este mejor comportamiento por la disminucion de |a abrasion al usar

cabezas ceramicas, y en relacion con lo comprobado en investigaciones®™ en
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cuanto a que la friccidon del polietileno contra la alumina, en un medio de suero
bovino, es un 25% mas baja que contra la aleacién CoCr.

También hay resultados contradictorios sobre la tasa de desgaste de la alumina
frente al polietileno, Devane et al.® no muestra diferencias entre el
comportamiento del ratio de desgaste volumétrico al usar un tipo u otro de
cabeza femoral frente a este tipo de polietileno. Y en un estudio sobre prétesis
recuperadas Bragdon et al.*® sugieren que las tasas de desgaste de alumina-
polietileno no son sustanciaimente diferentes de metal-polietileno™. Sin
embargo, Kusaba et al.?"® encontraron menor desgaste del polietileno contra la
alimina en comparacion con las cabezas de CoCr de 32 mm?".

En la practica dinica, también han sido los datos confusos sobre el desgaste de
alimina-polietileno a pesar de que en su mayoria muestran resultados
alentadores'®.

En la presente investigacion se observé una diferencia de mejora respecto al
ratio de desgaste volumétnco medio (y por tanto de la tasa o factor de
desgaste) en los pares muestrales tipo UHMWPE-Alimina (15,027 mm®/afio)
frente a los pares muestrales tipo UHMWPE-CoCrMo (19,626 mm?/afio) de un
23,43 %. Esto no es baladi para la toma de decisiones clinicas, y estan en la

linea de las recomendaciones de otras investigaciones, Minakawa et al.?*

b |
Semlitsch et al.**® , donde indican que las cabezas femorales de ceramicas
frente a las metalicas son recomendables para minimizar el proceso de la
aceleracion del desgaste por particulas de tercer cuerpo, en particular contra

cotilos de superficie blanda como es el UHMWPE.
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Saikko et al. en otra investigacion®**

sobre desgaste, informaron de los
resultados en un tipo de simulador BRM (Biaxial Rocking Motion) que la media
de desgaste en las copas acetabulares de UHMWPE contra alumina daba ratios
de desgaste de 48 mg por millon de ciclos frente a una carga estatica de 1kN
con frecuencia de 1 Hz usando cabezas de 28 mm. El resultado obtenido en
dicha investigacion como factor de desgaste dio un valor de 1,5-10° mm/N-m y

en otra investigacion®'®

, ya antes mencionada, se mostré un factor de desgaste
de 1,6-10° mm¥N-m, ambos ratios parecen coincidir o estar en linea con
nuestro factor medio de desgaste de 1,38 10° mm*N-m.

Greenwald et al.'* reporta desgastes volumétricos para el par UHMWPE sobre
ceramica de 17,10 mm%¥afio. También otras investigaciones®'? informaron de
desgaste de 22 mg/millén de ciclos para el UHMWPE frente a la ceramica de
alumina y de 23 mg/millén de ciclos frente a cabezas protésicas femorales de
CoCr.

Kaddick et al. * mostraron en sus investigaciones ratios de desgaste del
polietieno para el par Biolox Delta® frente al UHMWPE en desgaste
gravimétrico de 16,08 mg por millén de ciclos y al usar Biolox Forte® ratios de
desgaste de 26,57 mg por millén de ciclos, con cabezas femorales de 28 mm. Y
también, otra bibliografia'™* aporta intervalos de desgaste para este tipo de par
friccional comprendidos entre 15 y 50 mm®*/afio.

Estos valores que se describen son congruentes con el observado en nuestro

estudio técnico al obtener como valor medio de desgaste volumeétrico para dicho

par la cifra de 15,027 mm®/afio.
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Por otro lado, las curvas gravimétricas de desgaste por diferencia de peso

|'31l '_1.8

mostradas en los estudios de Saikko et al.*", por Sawae® y por Joyce et a
son congruentes con las graficas de desgaste volumétricos, a partir del
desgaste gravimétrico o de peso, indicadas en esta tesis para los pares
probados en los test 3 y 4 (par UHMWPE-Alimina).

En los estudios in vitro con el UHMWPE, lo cual es extrapolable a lo visto contra
cabezas femorales metalicas y ahora contra cabezas femorales de ceramica, el
recorrido o deslizamiento de la cabeza femoral sobre el nicleo del cotilo tiene
impacto sobre el desgaste de las superficies en contacto, y particularmente se
han realizado estudios, dado que el sentido de la friccion induce una
determinada orientacion molecular del material del polietieno que afecta al
desgaste®*?® 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 eliptico'.
En este sentido hay estudios, "in vitro con tribdmetros o simuladores, con el
polietileno que indican que el tipo de carga es claramente menos interesante o
tiene menos peso que el tipo de deslizamiento que simula el desgaste del par
friccion®'?. Asi la forma asociada a la eliptica quizas dé una mejor aproximacion
al desgaste real en protesis articulares de cadera®®, con cotilos de UHMWPE,
por lo tanto la forma circular utilizada con nuestro simulador, al efecto
tibémetro, da una simulacion protésica que es una aproximacion al desgaste
valida y adecuada al objetivo planteado dentro de la investigacion que enfoca

nuestra tesis.
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Respecto a los resultados de los valores de desgaste obtenidos, en los
pares de friccion metal-metal (CoCrMo-CoCrMo) observamos un resultado
de desgaste volumétrico para el test 5 par Metal-metal de 0,205 mm®afio (1
afio= 10° ciclos) con un factor de desgaste pues de 1,89-10° mm*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?¥afio con un factor de desgaste pues de 2,00-10% mm¥N-m. Es
decir, se obtuvo en el estudio técnico del desgaste un valor medio de desgaste
volumeétrico para dicho par de 0,211+0,006 mm*¥afio con un valor medio del
factor de desgaste de 1,94-10° mm¥/N-m.

Bibliografia reportada por Jin et al.'® aporta intervalos de desgaste, mediante
pruebas con tribdmetros y prétesis explantadas, que han puesto de manifiesto
que las tasas medias de desgaste a largo plazo de las protesis totales de
cadera metal-metal son muy bajas, encontrandose frecuentemente entre los
valores de 0,1 y 1 mm*/10° ciclos.

Investigadores como Fisher et al.'*® también reportan en los pares metal sobre
metal tasas de desgaste volumétrico de 1 mm*/10° ciclos.

Kaddick et al.*® mostraron, en pruebas in vitro con simulador, bajos ratios de
desgaste volumétrico en pares con aleaciones de Cromo Cobalto con cabeza
femorales protésicas de 28 mm. Asi el degaste total medio volumétrico obtenido
se situé en 3,141 mg por milldn de ciclos con equivalencia de pérdida

volumétrica de 0,38 mm?>/afio.
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Otros estudios, de Firkins et al.'® y Goldsmith et al.'*®, con simuladores de
protesis de cadera han mostrado en los pares metal-metal que estamos
comentando ratios de desgaste entre 0.5 y 1 mm*/10° ciclos.

Greenwald et al.'* reporta desgastes volumétricos para el par Metal sobre
metal de 0,88 mm*/afio y otros investigadores, como Saikko et al.**®, estudiando
el desgaste de los implantes de superficies dura en este caso los pares de
ceramica-ceramica, reportaron un intervalo de los factores de desgaste entre
110" mm*N-m y 8:10® mm*/N-m y en la bibliografia cientifica'®. Este intervalo
es importante, puesto que como sabemos, se también se reportan intervalos de
desgaste volumétrico coincidentes en amplios rangos entre ambos pares de
superficies duras'™ (como el metal-metal y alimina-alimina) y esto nos permite
extrapolar esta similitud para mantener la ;misma comparativa con los factores
de desgaste (mm’/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
bibliografia y los estudios clinicos™,

12"y como Clarke et al.® en

Ademas investigadores como Kaddick et a
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. ¥ muestra un desgaste de la copa del 60%
respecto a la cabeza, pero se trata de pares de ceramica. Sin embargo en los
pares metal-metal determinados estudios como los realizados por Kaddick et

al.® los pares de metales de aleaciones Cromo Cobalto con alto contenido de

carbono mostraron un desgaste gravimétrico para la cabeza femoral protésica
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de 1,570 mg por millén de ciclos y de 1,571 mg por millon de ciclos para el
cotilo es decir casi el mismo desgaste del 50% entre cabeza protésica y cotilo.
En nuestro estudio se da similitud con esta observacion de Kadddick et al.?° ya
que el desgaste en el cotilo 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 representé 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 préximo a las observaciones de Kaddick et ae y en linea
con lo reportando en pares de superficie dura de alimina por Kaddick et al.?®' y
Clarke et al.* en sus investigaciones.

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
principales enunciadas dentro de la bibliografia''?'7 3233 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 2-10° ciclos
(equivalencia de 1 afio son 10° ciclos), seguida de una fase de equilibrio,
durante la cual la tasa de desgaste es constante y mucho mas baja®** siendo
producida por el llamado efecto de autopulido de las superficies de contacto
duras, como es el caso del metal-metal®'® Asi se considera que las
superficies de contacto metalicas opuestas se adaptan en la zona de contacto a
medida que se pulen o eliminan las asperezas superficiales, o que mejora el

acabado inicial de la superficie, con una reduccion acorde de la tasa de
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desgaste a medida que la pelicula liquida lubricante se toma mas
eficiente'*%%

En investigaciones desarrolladas por Firkins et al.'?® se diferenci¢ la fase inicial
(running-in) de mayor desgaste de |la fase estable o de equilibrio (steady state) y
los pares metal sobre metal (CrCoCr) mostraban una tasa de desgaste de 3,09
+ 0,46 mm? por millén de ciclos (Mc) en el primer Mc o fase inicial, que luego se
redujo 0 pasd a una tasa constante de desgaste volumétrico de 1,23 + 0,5
mm*Mc en la fase de equilibrio. Por otro lado la literatura cientifica de
Timmerman et al.** aporta rangos de desgaste volumétrico en la fase running-
in desde 0,956 mm®/Mc hasta 2,462 mm*/Mc y en la fase Steady-State rangos
desde 0,039 mm*Mc a 0,88 mm®/Mc. Sin embargo en nuestro estudio en el
primer millén de ciclos se produce un desgaste volumétrico de 1,748+0,061
mm>Mc vy a partir del segundo millén de ciclos de 0,3620,121 mm*/Mc (fase
steday state) y la tendencia curvilinea en el cambio de desgaste inicial a
equilibrio podemos situaria entre el pimero y el segundo millon de ciclos. Es
importante resaltar que el hecho de no detectar degaste a partir del tercer millén
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 promrogado el penodo de
los diez millones de ciclos de la simulacién quizas apareciera un desgaste
acumulativo, que en tal caso tendriamos que repartir de forma cuasi lineal
durante todo el periodo en que no se detectd desgaste.

Como hemos expuesto en nuestro estudio, y se traduce de diversos estudios en

esta discusion nombrados, los sistemas metal-metal (en base a aleaciones
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Cromo Cobalto) y los pares ceramica contra ceramica (Alumina-alumina) son
los que menos desgaste presentan, ya que son los que proporciona mejor
lubricacion y menor generacion de particulas. Sin embargo también se sabe
que uno de los principales problemas que presentan los materiales metalicos es
la corrosion debido al contacto del metal con el fluido corporal salino y como
consecuencia de esta comrosion se liberan iones metalicos con una gran
facilidad para incorporarse al torrente sanguineo y cuyo efecto puede ser muy
perjudicial. En el caso de protesis metalicas, estas tienen tendencia a la
corrosién, aunque lenta®™*®®. Ademas aunque generan menos particulas por su
menor desgaste el tamafio de las particulas es menor y en consecuencia la
reaccion autoinmune es menos intensa y al ser las particulas de menor tamario,
estas pasan con mas facilidad a los canales linfaticos, esto conviene tenerio 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 cancer**®. Lo habitual es no recomendar el par metal-metal
en mujeres de edad fertil ya que las pequefas particulas metalicas podrian
atravesar la placenta pudiendo producir alteraciones teratogénicas™. Asi el
probable efecto de las particulas de desgaste en los fetos en formacién, motiva
que la unica contraindicacion genéricamente establecida para los sistemas
metal contra metal sea en las mujeres en edad gestacional, aunque también
hay evidencia de que |a placenta es capaz de filtrar dichas particulas“.

Aun asi, las nuevas generaciones de articulaciones metal contra metal son

opciones adecuadas para los pacientes jovenes o personas que busguen
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actividades fisicas mas exigentes®®, aunque teniendo en cuenta los pacientes
con alteraciones renales dado el problema planteado de la liberacion de iones
metéalicos™> asi 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
actuan como antigenos que activan el sistema inmune (linfocitos T). Siendo el
niquel el metal que mas produce esta hipersensibilidad, seguido del cobalto y
del cromo. La prevalencia de hipersensibilidad en portadores de préotesis de
cadera con par metal- metal se estima en 2/10.000. Con el riesgo afadido de
ser implante de larga duracion, pudiendo existir la probabilidad de desarrollar

una hipersensibilidad retardada®®.

Respecto a los resultados de los valores de desgaste obtenidos, en los
pares de friccion Alamina-Alimina observamos un resultado de desgaste
volumétrico para el test 7 par Alumina-alumina de 0,176 mm*afo (1 afo= 10°
ciclos) con un factor de desgaste pues de 1,63:10° mm*/N'm en linea con el
desgaste volumeétrico del test 8 para el mismo tipo de par y cuyo valor fue de
0,151 mm%afio con un factor de desgaste pues de 1,39-10° mm*N-m. Es
decir, se obtuvo en el estudio técnico del desgaste un valor medio de desgaste
volumétrico para dicho par de 0,164+0,013 mm¥afio con un valor medio del
factor de desgaste de 1,51-10° mm*/N-m.

Como hemos expuesto en nuestro estudio, normalmente y comparativamente,

los sistemas ceramica contra ceramica son los que menos desgaste presentan,
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ya que son los mas hidréfilos, los que proporciona mejor lubricacion y menor
generacion de particulas. Ademas las particulas de desgaste son mejor
toleradas por el organismo. La friccion de los sistemas ceramica contra
ceramica es muy similar a la de los sistemas metal contra metal. Sin embargo el
principal riesgo de estas articulaciones es la posibilidad de fallo catastréfico por
fractura de la ceramica. Tales roturas son mas probables en proétesis
implantadas con angulaciones o rotaciones inadecuadas que producen contacto
entre el borde de la copa y el cuello protésico femoral'’®2%3%_ E| desgaste de
la alumina es principalmente debido a sus granos y esta directamente
relacionado con sus propiedades fisico-quimicas, (humectabilidad, dureza),
calidad (tamafio del grano), el disefio de los implantes (esfericidad, acabado de
la superficie, "de espacio libre u holgura") y a la posicion de los implantes? .
Bibliografia reportada por Jin et al. '™ aporta intervalos de desgaste para este
tipo de par friccional comprendido entre 0,05 y 1 mm¥afio. Sin embargo Clarke
et al®® observa tasas de desgaste clinico de las recuperaciones
contemporaneas de reemplazos protésicos totales de cadera de par de alumina
contra alimina desde 0,1 hasta 3,6 mm“afio en un periodo de simulacion de
5-10° ciclos.

Kaddick et al.?® | en otro estudio, reporta un desgaste gravimétrico (mg por
millén de ciclos) de 0,089 mg por millon de ciclos como desgaste total en dicho
par friccional Alimina-alimina, de la marca Biolox Forte®, con cabezas de 28
mm, equivalente a 0,0224 mm*/afio y desgaste gravimétrico de 0,086 mg por

millén de ciclos, en pares de la marca Biclox Delta®, pero con diametro de la
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cabeza femoral protésica de 22 mm, equivalente a 0,0217 mm?¥afo. Sin

embargo Greenwald et al.'®

reporta desgastes volumeétricos para el par
Ceramica sobre ceramica de 0,04 mm®afio.

Clarke et al.®, en un experimento® con pares de alumina Biolox® y cabeza
femoral de 28 mm durante un periodo de desgaste de 1 a 144 millones de
ciclos, en simulador orbital con copa invertida y oscilacién de carga de 0,2-2 kN,
con una frecuencia de 1 Hz en medio lubricante de suero bovino observé un
desgaste de 1 mm® para un periodo equivalente a 10 afios de actividad fisica
desarrollada por un paciente tipo operado de artroplastia total de cadera; es
decir un ratio de desgaste de 0,1 mm®/afio (millén de ciclos).

Por otro lado, también Saikko et al *" estudiando el desgaste de los implantes
de alumina-alumina en simulador circular pin-on-disk (CTPOD) observé que el
mecanismo de desgaste dominante fue la abrasion leve y el factor de desgaste
lo situaron entre 1-10° mm*/N-m y 810 mm*/N-m que ademas son valores de
desgaste similares al que sabe que ocurre clinicamente en alumina-alumina
protesis total de cadera®® Este y los datos referidos anteriormente son
comparativamente congruentes con nuestro estudio, y no solo con el desgaste
volumeétrico (mm?/afio) sino con el factor de desgaste, dado que el obtenido en
nuestro estudio (1,51-10° mm®N-m) se encuentra en el intervalo de valores
reportados “in vivo” e in vitro".

También Smith et al.*** probaron cabezas de 28 mm de alimina-alimina en
simulador de cadera Mkll Durham durante cinco millones de ciclos con un 25%

de suero bovino como lubricante, midiendo gravimétricamente el desgaste y
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reportando tasas de desgaste y desviacion estandar de |las copas de aluminas
de 0,097+0,039 mm?/10° ciclos, no reportando el desgaste de las cabezas
femorales al ser muy bajo el desgaste en estas.

Sin embargo investigadores como Kaddick et al.?®' y como Clarke et al.** 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.*®® en otro estudio reporta un desgaste gravimétrico (mg
por millon de ciclos) mucho menor en cabezas femorales de alumina (Biolox
Forte© de 28 mm y Biolox Delta® de 22 mm) frente a cotilo del mismo material
tanto en cabezas de 28 mm como de 22 mm, con un desgaste de las cabezas
protésicas 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 Clarke et al. ** se muestra un desgaste de la copa
del 60% respecto a la cabeza.

En nuestro estudio se observa mayor desgaste en cotilo de ceramica frente a la
cabeza femoral de ceramica, tal que en el test 7, el desgaste del cotilo
representd 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 representé un
66,67% frente 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 tiene el “clearance” o aclaramiento radial sobre el

desgaste en este tipo de par friccional.
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Vemos en este caso también para este par y en nuestras dos pruebas
expenmentales de desgaste (prueba 7 y 8) que las curvas de desgaste definen
las dos fases principales enunciadas dentro de la bibliografia'?'2'73233%1 Egtas
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
2-10° ciclos (equivalencia de 1 afio son 10° ciclos), seguida de una fase de
equilibrio, durante la cual la tasa de desgaste es constante y mucho mas
baja“"“ . Asi se considera que las superficies de contacto 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 reduccion acorde de la
tasa de desgaste a medida que la pelicula liquida lubricante se toma mas
eficiente %77,

Ademas las curvas gravimétricas de desgaste por diferencia de peso indicadas
en la literatura cientifica (Reinisch et al. **®, Clarke et al.*? y Kaddick et al.*")
son congruentes con las graficas de desgaste volumetricos (obtenidas también
por pérdida de peso) indicadas en esta tesis para los pares probados en los test
7 y 8. Y en general para los pares de superficie dura tanto alumina-alumina de
este aparntado como los de superficie metalica nombrado antenormente (test S5 y
6).

Estudios de desgaste de la fase runnig-in en pares estandar de alimina a
través de modelos de simulacion fue realizado por Oonishi et al.?’®, asi el
desgaste desde la fase runnig-in a la de equilibrio fue estudiado "in vitro” en

implantes de cadera con cabezas protésicas de 28 mm de alumina-alumina
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utilizando suero bovino como lubricante, Los implantes de Biolox® se simularon
en un periodo de 5,7 millones de ciclos y los implantes Bioceram® se probaron
a 14 4 millones de ciclos. Estas protesis mostraron una tasa de desgaste alta
del orden de 1.2 mm*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 aparecid la evolucion curvilinea, que se asimila a una fase lineal
promedio de 0,3 mm*/Mc. Luego de 0,7 a 1 Mc de duracién se dio la tendencia
a la transicion de la fase de estado estacionario. Clarke et al.®? también
describe esta fase informando en su estudio de un desgaste volumétrico medio
durante su run-in (0-0,7 Mc) de 0,51 mm*/Mc.

En nuestro estudio en el primer millon de ciclos se produce un desgaste
volumétrico medio en las dos pruebas de 1,386+0,126 mm®/Mc y un desgaste
volumétrico medio a partir del segundo millén de ciclos de 0,251 mm*/Mc y la
tendencia curvilinea a cambio de desgaste en equilibrio entre el primero y el
segundo millén de ciclos.

Es importante resaltar que el hecho de no detectar degaste a partir del tercer
millon de ciclos, como el par testeado metal-metal, pueda 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 ciclos de la
simulacién, quizds apareciera un desgaste acumulativo, que en tal caso
tendriamos que repartir de forma cuasi lineal durante todo el periodo en que no

se detectd desgaste.
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También en las investigaciones desarrolladas por Firkins et al'® se
diferenciaba la fase inicial (run-in) de mayor desgaste de la fase estable o de
equilibrio (steady state). Asi los pares alumina sobre alumina mostraron una
tasa de desgaste de 0,12 mm® por millén de ciclos (Mc) en el primer millon de
ciclos o fase inicial, que luego se redujo a una tasa constante de desgaste de
0,05 + 0,02 mm*/Mc en la fase 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 nucleo del cotilo tiene impacto sobre el desgaste de las
superficies en contacto®®*?® Esto podria implementarse a los pares de
superficies duras, aunque entendemos que en menor medida, aun asi como
hemos también apuntado nuestro simulador esta en un movimiento circular que
supone una buena aproximacién para esta investigacion frente al recorrido

eliptico'?3%,

Universalizar el factor de desgaste (mm’/Nm) frente al desgaste
volumétrico (mm?® por millén de ciclos o afios) nos permite una mejor medida
comparativa®'® de cada par tipo o experimento in vivo o in vitro puesto que ya
de por si las variables son multiples en las investigaciones sobre desgaste de
los pares friccionales protésicos (en particular de cadera), esto parece
actualmente implementado en los pares de superficie blanda contra dura, sin
embargo en los pares de superficie dura (Metal-metal o Alumina-alumina) los

estudios no se manejan de forma generalizada con este tipo de ratio, que no
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permiten extrapolar y comparar de forma directa y clara los resultados de cada

investigacion.

En cuanto a la discusion de Clinica y técnicas complementarias,
referido al analisis estadistico, donde buscamos relaciones significativas
entre el Sexo y el par friccional implantado por muestra y las otras variables del
estudios, no observamos la significacion del Sexo frente a estas vanables,

como otras autores también afirman®®'”’

, excepto particularmente en la muestra
con pares implantados metal-metal que no se da el cumplimiento de variables
independientes para este par respecto al Sexo, es decir tenemos la existencia
de diferencia significativa (p= 0,048584). La explicacién podemos encontraria
en la preferencia en los cirujanos traumatologo de evitar implantes de este tipo
en mujeres en edad fertil y usarlo en pacientes que muestren un nivel de
actividad fisica por encima de la media.

Aunque como hemos dicho, en humanos no se ha podido correlacionar el
cancer con la artroplastia si se conoce que la aparicion de cancer (melanoma,
préstata) tras artroplastia tiene una incidencia de 0,95 con par metal-metal, y
del 0,76 en el par metal-polietieno no existiendo diferencias significativas. Lo
habitual es no recomendar el par metal-metal en mujeres de edad fértil ya que
las pequefas particulas metalicas podrian atravesar la placenta pudiendo
producir alteraciones teratogénicasm. Asi el probable efecto de las particulas

de desgaste en los fetos en formacion motiva que la Unica contraindicacion

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 particulas®®. Luego nuestra afirmacion, también se ve reforzada por
la comparativa de las medias aritméticas existentes por pares muestrales donde
tenemos la media de Edad mas baja en el par Metal-metal frente al resto de
pares estando esta en 53,75 afios 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 parametros de Valoracion Clinica (a través de la escala
clinica de Mere, D'Aubigné y Postel), Dolor, Marcha y Movilidad, vemos
asociacion entre estos y una evolucion para cada par muestral similar a lo que
muestra determinada literatura cientifica®?**#%13%  Asj las medias aritméticas
de estos tres parametros evolucionan en correlacién lineal estadistica con valor
1 00,99, es decir una fuerte y directa correlacién 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-ceramica, Metal-metal y
Ceramica-ceramica, la cual permanece durante el primer afio solo para los
pares muestrales de superficie dura y al tercer afio para la muestra con
implantes de Ceramica-ceramica. En el caso de la Marcha frente a la Movilidad
se aprecia diferencias significativa (p<0,05) 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
vanable no tuvo ninguna influencia en las puntuaciones de la escala clinica y
esto concuerda con lo expresado por otros autores®'*23% aunque algunos otros
investigadores®™ han informado de que una Edad inferior a 60 afios ejerce
influencia sobre |la escala clinica y asi en nuestro caso en lo referido al Dolor
durante el primer affo la muestra de pacientes con implantes UHMWPE-metal
mostré diferencias significativas frente a los implantados con Metal-metal
(p=0,025023) y Ceramica-ceramica (p=0,02516) y los pacientes con implantes
UHMWPE-ceramica frente a los de par Ceramica-ceramica (p=0,039233). Esto
se traduce de observar las medias aritméticas del Dolor durante el primer afio
de estos pares, lo cuales muestran estas diferencias significativas. Asi vemos
unas medias del escalado del Dolor en este primer afio para los pares de
superficie blanda sobre dura de 540 (UHMWPE-metal) o 555 (UHMWPE-
ceramica) frente a las medias de superficie dura sobre dura de 5,75 (Metal-
metal) o 5,85 (Ceramica-ceramica). Sin embargo no se advierte ninguna otra
diferencia significativa estadistica en los restantes horizontes temporales y para
todas las muestras frente a los parametros de Dolor, Marcha y Movilidad. Si
bien del analisis descriptivo y grafico de los valores medios artméticos
obtenidos se desprende que el Dolor es mas cercano a 6 (Indoloro) para los
casos implantados con superficies duras, con valor 5,75-5,85 desde el primer al
quinto afio. Y en el quinto afio 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 Valoracion de la Marcha y para el quinto afio podemos ver
también cercania a 6 para el caso de los pares de superficie dura (Metal-metal
y Ceramica-ceramica) frente a los pares de superficie blanda sobre dura
(UHMWPE-metal y UHMWPE-ceramica), en concreto el 575-570 frente al
5,65. De igual manera podemos decir lo mismo para la Movilidad. Luego la
puntuacién es ligeramente mas cercana a 6 para todos los parametros de
Valoracién Clinica (Dolor, Marcha y Movilidad) en los pares de superficie dura
(Metal-metal y Ceramica-ceramica) frente a los pares de superficie blanda sobre
dura y se da una fuerte y directa correlacion estadistica entre la Valoracion

Clinica 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 clinicos muestrales que desembocara en aflojamiento
que requiriese cirugia de revisién. La migracion acetabular se muestra como un
conjunto de movilizaciones del cotilo con respecto a su posicion inicial que
hemos medido de tres maneras distintas: el angulo de posicion, la distancia H y
la distancia V. En algunas ocasiones coexistieron dos o mas medidas en un
mismo paciente. Todas las alteraciones en la posicién del acetabulo (distancias
Hy V, angulo cotiloideo) aparecieron a partir del tercer y quinto afio.

Algunos autores han relacionado la edad con el incremento de la pérdida de
fijacion®™*®! pero nuestro estudio no ha mostrado diferencias significativas con

respecto a la Edad en cualesquiera de los pares muestrales y la Migracion

global combinada o parcial o frente a la Osteolisis.
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Y en el horizonte temporal investigado de las migraciones Horizontales hemos
encontrado diferencias significativas (p<0,05) para el par UHMWPE-metal frente
al par Ceramica-ceramica durante el tercer y quinto ano. Sin embargo en el
estudio estadistico teniendo en cuenta la migracion total o global (existencia de
cualquier tipo de migracién (aislada o combinada de la inclinacién,
desplazamiento horizontal o vertical) vemos que no existen diferencias
significativas por muestras existiendo 9 migraciones durante el tercer afio frente
a 2 migraciones al quinto. Particularmente, si que encontramos significacion
estadistica (p<0,05) de la Migracion global frente a la Valoracion Clinica de la
Movilidad y solo en el caso particular del par muestral Metal-metal a los tres
afos. Esta es debida a que no aparece ningun caso con valor de escala 6 con

Movilidad y con migracién global al tercer afio.

El desgaste de las protesis articulares es un problema clinico importante.
Los materiales empleados en la fabricacion e implantacion de protesis, sean
metales y sus aleaciones, asi como aluminas, ceramicas u otros resisten
normalmente los procesos de oxidacion o corrosion, si bien originan productos
clorados, 6xidos y demas particulas de desgastes que se diseminan por los
tejidos vecinos con lo que el organismo responde mediante reaccion
granulomatosa a cuerpo extrafio con el consiguiente drenaje al sistema linfatico
adyacente. Esto puede en algunos casos contribuir a la osteolisis y al

aflojamiento del implante protésico debido a la pérdida sustancial de hueso
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alrededor del implante y, por consiguiente a la distension de la
ﬁj&CiOl‘l'“‘“"1”'1“'“3"“.

Asi en la osteolisis acetabular hemos encontrado relacién entre los casos
emigrados y la presencia de osteolisis acetabular que mencionamos mas
adelante. Asi la osteolisis pélvica relacionada con componentes acetabulares
ocurre entre un 1% a un 46% de los pacientes, a los 5-7 aflfos de
seguimiento'®% Esta migracion también guarda relacién con el disefio de los
componentes acetabulares © con piezas intemas de polietilieno finas
incongruentes o mal colocadas, y la fijacion inadecuada de |a pieza de polietileno
dentro de su cubierta metalica. Las lesiones se pueden detectar en la periferia del
componente acetabular en las dreas retroacetabulares. Muchos pacientes con
cambios osteoliticos permanecen asintomaticos hasta que ocurre el fracaso
catastrofico por migracion macroscépica del implante o fractura periprotésica. Hay
que tener en cuenta que las radiografias sélo proporcionan una imagen
bidimensional de un problema tndimensiconal. El grado de pérdida 6sea hallado en
la cirugia, sobre todo en el acetabulo, es con frecuencia mayor que el apreciado
en las radiografias preoperatorias'2%°,

Un caso de Osteolisis acetabular se presenté para la muestra con implantes
UHMWPE-metal al primer afio y un segundo caso al quinto affo. Para el caso de
la muestra con pares UHMWPE-ceramica los tres casos que se presentan se dan
al quinto afio. Para el caso de la muestra con pares Metal-metal solo se da un

caso que se observa al tercer y quinto afio. Por ultimo las muestras con pares
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Ceramica-ceramica mostraron un caso con Osteolisis cuya evolucion se
manifesté al primer afio.

Si bien no nos ha aparecido significacion estadistica de la aparicion de
Osteolisis acetabular frente a los pares muestrales, si que podemos resaltar los
diferencias en cuanto a proporcionalidad de casos en las muestras
aleatorializadas. En el horizonte temporal del quinto afio podemos ver los efectos
de los casos de Osteolisis porcentuaimente y por par muestral, teniendo un 5%
de los casos en los pacientes muestrales con superficies duras frente a los 15%-
10% de superficies blanda sobre dura. Ademas encontramos significacion
estadistica en los pares de superficie blanda contra dura, de la Osteolisis frente a
los parametros de Valoracion Clinica (Dolor, Marcha y Movilidad para el caso de
UHMWPE-metal y Dolor y Movilidad en el caso de UHMWPE-ceramica).

También encontramos, al quinto afio, en los pares muestrales UHMWPE-
metal y UHMWPE-ceramica significacion estadistica de la Osteolisis frente a la
Migracion global o parcial cotiloidea.

Y es que es importante enlazar que la respuesta biologica a las particulas
de alumina es mucho menos intensa que el de las particulas de polimero y los
metales. En nuestro estudio hemos podido comprobar la baja tasa o factor de
desgaste de los pares de ceramica y los estudios in vitro e in vivo han
demostrado que los restos de alumina generan una reaccién fibrosa en la que los
macrofagos son poco comunes y con ausencia de células gigantes®* . La tasa
de osteolisis se ha informado muy baja en diferentes estudios de conjunto de

largo plazo para protesis totales de cadera®®#%#3118135 | 3 reacciones
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osteoliticas penprotésicas reportadas lo han sido en situaciones patolégicas, por

#21.33% siendo una de las

mal contacto metal- alumina o simple desprendimiento
causas mas probables la accidon del debris del cemento que la de la propia
alimina®*"?*_ Sin embargo, al tratarse de materiales ceramicos monoliticos,
poseen cierta predisposicion a la rotura catastrofica®. Como se indicoé en un

7% ge mostré un

estudio realizado sobre 357 implantes de alumina-alumina
porcentaje de fallo catastréfico (1,1%) en el caso de cabezas femorales de 28 mm
debido a repetidos episodios de disociacion del anillo de bloqueo. Por otro lado,
en un estudio de 35 casos'®' encontraron un 5,7% de fallos. Se debe tener en
cuenta que el uso de la alimina se ha restringido hasta ahora a componentes de
implantes de cadera con requerimientos mecanicos relativamente moderados,
hasta hace poco la alimina no era lo suficientemente resistente como para ser
utilizada en cabezas femorales de gran didmetro ni en acetabulos finos'®,
tendencia que esta cambiando con la calidad de los procesos y materiales. Y es
que, sin embargo, también numerosos estudios in vivo e in vitro demuestran que
actualmente la alimina tiene excelente resistencia al desgaste y la inmensa
mayoria de los fallos de la protesis alumina-alimina no esta directamente
relacionada con el propio material. Gracias a la calidad de la técnica quirurgica, el
material, el disefio 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 protesis de alumina-alumina en su disefo actual es una

alternativa muy interesante a las protesis convencionales para los jovenes y
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activos, asi como en pacientes con alteraciones renales puesto que no liberan

iones metalicos? %,

Las lineas Esclertticas cotiloideas se observan en la muestra con par
UHMWPE-metal en un paciente en las Zonas | y |l al primer afio teniendo hasta
seis pacientes con lineas escleroticas al quinto afio;, dos pacientes en las tres
Zonas, uno en las Zonas | y Ill, dos pacientes en la Zona Il y un paciente en la
Zona lll. En la muestra con par UHMWPE-ceramica no se observa ninguna
linea esclerotica el primer afioc en ningun paciente existiendo hasta doce
pacientes con lineas esclerdticas al quinto afo; cuatro pacientes con lineas en
la Zona |, cuatro pacientes con lineas en la Zona Il, un paciente con lineas en la
Zona Il y lll y tres pacientes con lineas en la Zona IIl. En la muestra con par
Metal-metal se observa un paciente en las Zonas | el primer afio teniendo hasta
cinco pacientes con lineas esclerdticas al quinto afio; tres pacientes con lineas
escleroticas en la Zona |, un paciente con lineas en la Zona Il y un ultimo en las
Zonas Il y lll. Por dltimo el par muestral Ceramica-ceramica muestra lineas
esclerdticas a partir del tercer afio y cinco pacientes las muestras al quinto afo;
dos pacientes en la Zona |, uno en la Zona Il, uno en la Zona lll y uno en la
Zona Il y lIl.

La formacion y la progresion de las lineas esclerdticas y zonas osteoliticas
acetabulares no estan aclaradas y su relacion con los procesos de aflojamiento
del componente acetabular no esta resuelta®™ pero parece estar mas en

relacion con la micromovilidad en la interfase, debido a la deformacion elastica
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que el estrés de la carga inducida sobre el acetabulo, favoreciendo de una
forma mas lenta el desgaste y los procesos biolégicos de aflojamiento e
inestabilidad a mas largo plazo™.

Del analisis estadistico Chi Cuadrado no se desprenden diferencias
significativas (p>0,05) de la aparicibn de Esclerosis cotiloidea por pares
muestrales y segun la division de zonas acetabulares de DelLee y Chamley.

Y si encontramos diferencias significativas (p<0,05) al quinto afio para ambos
pares de superficie blanda contra dura en la aparicion de Esclerosis cotiloidea
frente a la Valoracion Clinica del Dolor. Asi como también observamos
diferencias significativas al tercer aflo para la Marcha en las muestras de
pacientes implantados con UHMWPE-metal y para la Movilidad en pacientes
con UHMWPE-ceramica. También en comparativa porcentual al quinto afio
vemos que la Esclerosis aparece en un 25% de los casos en los implantados
con pares de superficie dura frente al 60%-30% de los de superficie blanda
sobre dura.

En cuanto a la evolucion de Zonas Escleroticas acetabulares podemos decir
que durante el primer afio los pares de polietileno frente a los de superficie dura
no mantienen diferencias en casos porcentuales frente al quinto afio donde se
manifiesta una clara diferencia, y donde los casos muestrales con implantes de
superficie dura sobre dura se da una menor aparcion de lineas esclerdticas en
todas las zonas.

.Es sabido que |la gammagrafia ha sido utilizada como marcador de la actividad

osea en investigaciones sobre el comportamiento de las protesis de
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cadera®®*%®_ Otros investigadores®® han comprobado que la gammagrafia es
un metodo mas sensible que la radiografia para determinar areas de incremento
del metabolismo 6seo en relacion al estres. Los resultados que proporciona la
gammagrafia ¢sea en los pacientes no complicados con infeccion, pueden
vanar dependiendo del tipo de fijjacibn empleada y de las variaciones con
respecto al disefio protésico.

Callaghan et al.* intentaron evaluar su uso en las prétesis no cementadas
porosas para identificar aflojamientos sépticos y asépticos, Concluyendo que a
pesar de una actividad intensa persistente después de 1 afio alrededor del
acetabulo y de las superficies porosas femorales deben considerarse anormales
para las imagenes con Tc e Indio. Xenos et al.** encontré relacion entre la
hipercaptacion y la migracion acetabular. Ademas la actividad biolégica
detectada por la gammagrafia debe tener en cuenta a autores como Tipper et
al " que demostraron que un relativo y pequefio numero de grandes particulas
podian dar lugar a una mayor proporcion de desgaste volumeétrico total aun con
una baja actividad biologica®***"

La Hipercaptacion también fue estudiada valorando la aparicion de esta a
los largo del horizonte temporal de los cinco afios de la investigaciéon
retrospectiva y se observa como se produce una disminucion relativa o
evolucién negativa de casos en las muestras con implantes de superficie blanda
sobre dura frente a los implantados con pares de friccion dura. Asi la proporcién

de Hipercaptacion al quinto afio en estos es del orden de 6 a 8 veces menor,

quedando un caso de Hipercaptacion tanto para los pacientes con pares
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Ceramica-ceramica o Metal-metal frente a los 8 casos de los pacientes con
UHMWPE-ceramica o los 6 casos de los implantades con UHMWPE-metal. Y
porcentualmente hablando en estos ultimos se centran el 40%-30% de los
casos de Hipercaptacion cotiloidea frente al 5% en los pares implantados de
superficie dura,

Al primer afio de evaluacién solo encontramos diferencias significativas
(p<0,05) para la muestra con UHMWPE-metal al comparar la Hipercaptacién
acetabular frente a la Valoracion Clinica de la Movilidad. Y estas diferencias
significativas se mantienen al tercer y al quinto afo.

Mostrandose ademas en las muestras con implantes de superficie blanda sobre
dura (UHMWPE-metal y UHMWPE-ceramica) diferencias significativas (p<0,05)
frente al Dolor tanto al tercer como al quinto afio.

Resaltando de forma importante la diferencia significativa (p<0,05) entre la
Hipercaptacion acetabular y la Osteolisis al quinto afio para la muestra con par

UHMWPE-metal,
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6 CONCLUSIONES

Enumeramos a continuacion las conclusiones derivadas de nuestras

investigaciones:

1. Las pruebas de simulacion de desgaste bajo identicas condiciones
experimentales contrastan el mejor comportamiento frente al desgaste de
los pares CoCrMo y de Alumina 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
volumetrico, al igual que entre los pares de superficie dura contra dura,
pero estos ultimos 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-Alumina frente a los
pares muestrales tipo UHMWPE-CoCrMo del orden de un 23,43 % y esto
es clinicamente destacable en |a toma de decisiones, también clinicas,
dado que minimizan la aceleracion del desgaste y |a liberacion de debris

que potenciaria las reacciones osteoliticas.
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4. Las copas acetabulares de los pares Alimina contra alumina, aun siendo
de idéntico matenal y sometidos a idénticas condiciones de carga,
soportan mayor desgaste los cotilos frente a las cabezas protésicas.

5. En razén a los esfuerzos por definir un método comun de evaluacion y
permitir mejores comparativas de los resultados de desgaste de los
diferentes pares friccionales en el mercado, seria deseable que la
literatura cientifica adoptase la tasa o factor de desgaste (mm*N-m)
como ratio mas idoneo frente a la ratio de desgaste gravimétrico (mg por
millén de ciclos) o volumétrico (mm® por millén de ciclos). Esto también
ayudaria, al especialista clinico, a valorar de forma mas objetiva sus
elecciones de implantes.

6. Todos los pardametros de valoracion clinica (dolor, marcha y movilidad),
ademas de la migracion del cotilo, se relacionaron con la Osteolisis
acetabular en el par UHMWPE-CoCrMo, Y en el caso del par UHMWPE-
alimina el dolor, la marcha y la migracion se relacioné con la Osteolisis
acetabular, Ademas, para ambos pares se relacionaron las lineas
esclerdticas con el dolor y la marcha, significandose también el dolor con
la hipercaptacion. Lo que asociamos con la generaciéon por parte de este
tipo de pares de superficie blanda de un mayor desgaste volumétrico o
liberacion de debris.

7. Los pares implantados de superficie dura contra dura dan un mejor
comportamiento frente al dolor, marcha y movilidad no existiendo

asociaciones de estos tipos de implantes con los fenomenos osteoliticos
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y escleroticos a nivel acetabular. Lo que relacionamos con la generacion
por parte de este tipo de pares de un bajisimo 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 investigacion nos daria nuevas y
concluyentes correlaciones entre el tipo de implante, las valoraciones
clinicas, las lineas escleréticas acetabulares, la hipercaptacion y los

fenémenos osteloliticos cotiloideos.
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