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Como sabemos diferentes com-
binaciones de materiales se están 
utilizando hasta el momento en las 
superficies friccionales de las pró-
tesis articulares de cadera. Sin em-
bargo, el polietileno de Ultra Alto 
Peso Molecular (UHMWPE) sigue 
siendo el material de mayor éxito. El 
UHMWPE ha sido utilizado en una 
amplia gama de prótesis articulares 
desde que el Dr. Charnley introdu-
jo por primera vez este componente 
acetabular de las prótesis de cadera. 
Por lo tanto, las características de 
desgaste del UHMWPE utilizado es 
ahora un factor de control para deci-
dir la durabilidad y la supervivencia 
a largo plazo de las prótesis articula-
res artificiales. Así pues en la mayoría 
de los actuales implantes protésicos 
de cadera consiste en una cabeza fe-
moral (Cromo-Cobalto) articulada 
sobre una copa acetabular de Polie-
tileno de Ultra- Alto Peso Molecular 
(UHMWPE), ver Figura 1.

Respecto a las características del 
polietileno podemos decir que el 
polietileno es un polímero formado 
por el etileno C2H4, es decir un gas 
con un peso molecular de 28 g/mol. 
La fórmula genérica química para el 
polietileno es –(C2H4)n–, donde n es 
el grado de polimerización. Un es-
quema de la estructura química del 
etileno y el polietileno lo podemos 
ver en la Figura 2. Para el polietile-
no de Ultra-Alto Peso Molecular, la 
cadena molecular puede consistir en 
hasta 200.000 unidades de repetición 
del etileno. Es decir la cadena mole-
cular del UHMWPE contiene cerca 
de 400.000 átomos de carbono y hay 
varios tipos de polietileno que se sin-
tetizan con diferentes pesos molecu-
lares y arquitecturas de  cadena. Así el 

Tribología y materiales en pares
friccionales metal-polietileno: prótesis 
de cadera

polietileno de alta densidad (HDPE) 
es un polímero lineal con un peso 
molecular de hasta 200.000 g/mol, 
sin embargo el UHMWPE, compa-
rativamente tiene un peso promedio 
de la viscosidad molecular de 6 mi-
llones g/mol25 siendo pues un ma-
terial atractivo clínicamente dado 
que siendo un material de superficie 
blanda presenta una alta resistencia a 
la abrasión y al desgaste36, ver Tabla 1.

Podemos indicar las fases de su 
proceso productivo y son necesarias 
tres fases o pasos, dentro de su proce-
so de fabricación26, ver Figura 3:

•  La polimerización del gas etileno.
•  El UHMWPE ya polimerizado 

en forma de resina en polvo, Fi-

gura 3 (A), necesita ser consoli-
dado en láminas o barras, Figura 
3 (B), o formas próximas fáciles 
de adaptar al diseño final, Figura 
3 (C), de la prótesis.

•  Y como última fase la transfor-
mación en su forma final, Figura 
3 (D). Por moldeado a compre-
sión o mecanizado -Figura 3 (C).

En la actualidad se fabrican dos 
tipos de resina26 (GUR 1020 y GUR 
1050), ver Tabla 2 y Tabla 3. Y en la 
forma de transformación de la resina, 
en barras o similar, para el conforma-
do, existen dos métodos; moldeado y 
extrusionado.

Así el método de conversión po-
dría tener un efecto en las propieda-
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Figura 1
Par metal - UHMWPE.

Figura 2
Esquema de la estructura química del etileno y del polietileno.
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des del UHMWPE, sin embargo en 
la práctica las diferencias entre la ex-
trusión y compresión del moldeado 
son leves, ver Tabla 4. Estudios sobre 
esto han reportado sutiles diferencias 
en la morfología y en el comporta-
miento a la propagación de grietas 

Tabla 1
Propiedades Físicas Medias del UHMWPE.

Fuente: J Arthroplasty 2000.

Tabla 3
Requerimiento de las resinas para UHMWPE.

Fuente: ASTM 648 / ISO 5834-1.

Figura 3
Fases del proceso de fabricación del cotilo UHMWPE.

(A) Resina en polvo del etileno. (B) Barras de UHMWPE. (C) Mecanizado. (D) Cotilo acabado.
Fuente: Kurtz SM. Elsevier 2009.

Tabla 2
Peso molecular del UHMWPE.

Fuente: Fabricante Ticona.

 Propiedades  UHMWPE

 Peso Molecular (106 g/mol)  3,5-7,5

 Temperatura de fusión (ºC)  132-138

 Poisson ratio  0,46

 Peso específico  0,925-0,945

 Módulo de elasticidad* (GRa)  0,5-0,8

 Resistencia a la tracción* (MPa)  21-28

 Resistencia a la tracción máxima* (MPa)  39-48

 Alargamiento en rotura a la tracción* (%)  350-525

 Resistencia al impacto. Izod* (J/m de 1ª clase; 3.175 mm espesor) >1070 (sin rotura)

 Grado de cristalinidad (%)  39-75

 Tipo resina  Fabricante  Peso Medio Molecular (106 g/mol, según ASTM)

 GUR 1020  Ticona  3,5

 GUR 1050  Ticona  5,5-6

 Propiedades Requisitos

 Resina Tipo 1 y 2

 Marca GUR 1020 y 1050

 Fabricante Ticona Inc.

 Ceniza, mg/kg (máximo) 125

 Titanio (máximo ppm) 40

 Aluminio (máximo ppm) 20

 Calcio (máximo ppm) 5

 Cloro (máximo ppm) 30

por fatiga del extruido frente al mol-
deado por compresión26, ver Tabla 4.

Además determinadas investi-
gaciones sobre la morfología del 
UHMWPE sugieren que el mate-
rial moldeado a compresión tiene 
una orientación cristalina isotrópica, 

frente al extrusionado a presión del 
UHMWPE cuya morfología parece 
que varía ligeramente en función de 
la distancia al eje central3. Estudios 
similares sobre propagación de grie-
tas en el UHMWPE han encontra-
do más tendencia a la propagación 
de grietas isotrópicas en las láminas 
moldeadas a compresión que en las 
barras de UHMWPE extruido a 
presión26.

Los fabricantes de componentes 
ortopédicos generalmente confor-
man los componentes de UHMW-
PE en su forma definitiva. Utilizan 
para ello el mecanizado de com-
ponentes de UHMWPE que se 
compone de fresado y torneado de 
desbaste, ver Figura 3 (C), y además 
de otros pasos de acabado. En algu-
nos casos, el proceso convertidor de 
resina puede facilitar el mecanizado 
dando una forma que se aproxime a 
la sección del implante terminado26.

Este preformado tiene múltiples 
ventajas:

•  Su eficiencia.
•  Evita que el calor generado por la 

velocidad de corte del proceso de 
mecanizado dañe el material.

•  Mejora el implante de tolerancias 
en el componente.

•  Y consigue una mejor tempera-
tura de trabajo.

Así las últimas generaciones de 
máquinas son capaces de desarrollar 
hasta 12.000 rpm en proceso contro-
lados por control numérico26.

Además es conveniente vigilar el 
proceso de esterilización, tal que 
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incluso la irradiación gamma en at-
mósfera con aire da lugar a riesgo 
de generar radicales libres dentro del 
polímero36. La esterilización en va-
cío o en atmósfera inerte mejora el 
entrecruzamiento del UHMWPE y 
con esto se evita los procesos oxida-
tivos en esta fase frente a la esterili-
zación con óxido de etileno que no 
mejora el entrecruzamiento1,7. La de-
gradación oxidativa pues además de 
producir cambios de densidad en el 
polietileno a diferentes profundida-
des hace aparecer una banda blanca 
superficial debido a los microvacios 
adquiriendo tonos amarillentos en 
fase avanzada7.

Los diversos métodos de esteri-
lización, ver Tabla 5, que se utilizan 
actualmente reflejan la falta de con-
senso científico en cuanto a cuál 
de los métodos de esterilización es 
preferido actualmente para ofrecer 
más ventajas a largo plazo sobre el 
UHMWPE y para el paciente. En los 
últimos 5 años, han surgido nuevas 
evidencias respecto a los envases de 
primera generación al no resultar ser 
tan eficientes en la prevención de la 
oxidación del polímero como origi-
nariamente se pensaba. Otra preocu-
pación actual por la esterilización 
con radiación gamma de los compo-

nentes protésicos de UHMWPE es 
sobre que se puede esperar de su pro-
ceso oxidativo durante la exposición 
a largo plazo en un medio ambiente 
vivo como es el cuerpo humano. La 
importancia clínica de estos hallazgos 
recientes, no es plenamente recono-
cida en la actualidad y es un tema de 
investigación en curso y en debate 
dentro de la comunidad científica26.

Y es que muchos de los princi-
pales fabricantes usan la distribución 
de componentes de UHMWPE 
empaquetados y esterilizados con ra-
yos gamma en un medio inerte, ver 
Tabla 6. El objetivo de estos envases 
de barrera es reducir al mínimo la 
degradación oxidativa durante el al-
macenamiento útil a largo plazo. Así 
el UHMWPE esterilizado con rayos 
gamma en un ambiente con poco 
oxígeno todavía contiene macro-
radicales, el éxito de la minoración 
de la oxidación durante el almace-
namiento depende de su capacidad 
para limitar el acceso de oxígeno a 
los polímeros. Así se ha indicado que 
las barreras poliméricas, usadas en el 
empaquetado, pueden no ser causa 
de éxito en la prevención de la oxi-
dación del UHMWPE durante el 
almacenamiento si esto no va acom-
pañado de un envase impermeable o 
sellado en lámina metálica26.

Respecto a los ratios de desgaste, 
rangos de 30-100 mm3/año han sido 
reportados21 para este tipo de par fric-
cional. Pero aunque la mayoría de los 
implantes son un éxito, hay suficiente 
evidencia que muestra que el debris 
del desgaste de esta combinación lle-
va a un eventual fallo de la prótesis. 
Es aceptado que el debris del desgas-
te del UHMWPE generado en la su-
perficie articular protésica entra en el 

tejido periprotésico donde se dispara 
un mecanismo de defensa en la célu-
las del hueso. El resultado final es la 
resorción ósea osteoclástica, que lleva 
a la osteolisis y al aflojamiento de fi-
nal de la prótesis. No es el volumen 
de las partículas de desgaste sólo lo 
importante en este mecanismo, tan-
to el número de partículas como el 
rango de su talla11,13,15,16,20,46. Y porque 
se da en mayor medida en lo pares 
de fricción de superficie dura sobre 
blanda al tener no solo más desgaste 
sino un tamaño de  partículas mayor 
y en particular el polietileno40,45. In-
vestigaciones han demostrado que 
las partículas en el rango de talla 0,2- 
0,8 µm causan la más alta respuesta 
biológica en el organismo18,27.

Se ha demostrado que el rango 
de tamaño de partículas comprendi-
do entre 0,2 y 7 µm puede desenca-
denar también respuesta inmune con 
reacción osteolítica11,13,15,16,20,46, ver 
Figura 4, y debido al polietileno40,45. 
Y como también mostramos, la ma-
yoría de las investigaciones sobre las 
partículas de desgaste se centraban en 
las tallas de partículas más pequeñas 
tipo submicron y su distribución en 
los tejidos periprotésicos, porque pa-
recían ser las causantes de la actividad 
de los macrófagos y por tanto de la 
osteolisis, y así lo indicaba estudios 
del momento. Pero Tipper et al.41 de-
mostraron que un relativo y pequeño 
número de grandes partículas podían 
dar lugar a una mayor proporción de 
desgaste volumétrico total, aún con 
una baja actividad biológica41,42.

Esta enfermedad también llama-
da de las partículas se describió por 
primera vez a principios de los años 
70 por Willert y Semlitsch31,44,45.

Como investigaron, los macró-
fagos juegan un papel fundamental 
en la reacción tisular y la respuesta 
inmune del debris del polietileno. 
Ellos reconocen y fagocitan las 
partículas, generando citosina loca-
les que influyen en las reacciones 
celulares puesto que la fricción y 
el desgaste de los componentes del 
implante protésico genera micro-
partículas en un rango de tamaño 
de 1-10  m y nanopartículas en el 
rango de 10 hasta 1.000 nm 24. 
Y es que incluso en el UHMW-

 Material  Densidad  Resist. Tracción  Tracción Máxima  Fallo al alargam 

  (kg/m3) (MPa) (MPa)  (%)

 Extruido GUR 1020  935 + 1 22,3 + 0,5 53,7 + 4,4 452 + 19

 Moldeado GUR 1020 935 + 1 21,9 + 0,7 51,1 + 7,7 440 + 32

 Extruido GUR 1050 931 + 1 21,5 + 0,5 50,7 + 4,2 395 + 23

 Moldeado GUR 1050 930 + 2 21,0 + 0,7 46,8 + 6,4 373 + 29

 Proceso  Dosis de radiación
 de esterilización  gamma

 Gamma inerte 25-40kGy

 Gas plasma  Ninguna

 Óxido de etileno  Ninguna

Tabla 4
Diferencias físicas y mecánicas entre UHMWPE extruido y moldeado.

Fuente: Kurtz SM. Elsevier 2009.

Tabla 5
Procesos de esterilización actuales para los implantes 

UHMWPE.
Fuente: Kurtz SM. Elsevier 2009.
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 Fabricante Atmósfera
  Empaquetado

 Biomet Argón y cuasi vacío sellado

 DePuy Inc. Cuasi vacío

 Stryker Howmedica Nitrógeno
 Ostenics

 Zimmer Inc. Nitrógeno

Figura 4
Reacción general tisular frente al debris. Diagrama de Willert/Semlitsch.

Fuente: Willert y Semlitsch 1976.

Bajo volumen de desgaste y equilibrio entre el desgaste y la reacción tisular. Alto volumen de desgaste y desarrollo de reacción ante cuerpo extraño y de 
osteolisis

Tabla 6
Empaquetado usado en la esterilización por radiación 

gamma del UHMWPE.
Fuente: Kurtz SM. Elsevier 2009.

PE se han reportado partículas de 
talla nanométrica no sólo en estu-
dios in vitro con simuladores sino 
en tejido periprotésico28,42. Luego 
los macrófagos y las células gigan-
tes, atraídas por el debris, intentan 
disolver estás partículas de desgas-
te con las citoquinas o citosinas y 
como el polietileno no es biocom-
patible, las partículas no se disuel-
ven y aparece el efecto negativo en 
el cual las citoquinas liberadas acti-
van los osteoclastos lo que originan 
la reacción de absorción ósea que 
tiende al aflojamiento de los com-
ponentes, ver Figura 4.

En términos de máximo volu-
men se ha sugerido que el total de 
desgaste volumétrico del UHMW-
PE por encima de 600 mm3 se aso-
cia con el fallo total del reemplazo 
articular de cadera. Así para un caso 
particular de un cotilo que genera 
típicas partículas de UHMWPE de 
0,5 µm con un volumen de desgas-
te de 30 mm3/año tendríamos una 
ecuación que generaría 40.000 par-
tículas por paso23.

La correcta alineación del com-
ponente acetabular es esencial para 
un rendimiento clínico a largo plazo 
satisfactorio de cualquier tipo de po-
lietileno. Cuando se inserta un cotilo 
con una alineación vertical excesiva, 
la zona de contacto entre la esfera y 
el cotilo puede estar cerca del rebor-
de 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 forma rápida4. 
Las cabezas femorales grandes se han 
vinculado con mayor desgaste de los 
revestimientos acetabulares de polie-
tileno tradicional de peso molecular 
ultraalto6, pero esta tendencia no pa-
rece trasladarse a los revestimientos 
de polietileno altamente entrecruza-
do12,17.

Referido a las técnicas de medi-
ción del desgaste en el caso del 
polietileno podemos decir que por 
lo general, el grado de desgaste del 
polietileno durante el uso clínico se 
estima midiendo la distancia de pe-
netración de la cabeza femoral en 
el revestimiento de polietileno a lo 
largo del tiempo. Las técnicas para 
medir la penetración de la cabeza fe-
moral en radiografías seriadas perte-
necen a tres categorías:

• Análisis manual.
• Asistido por computadora
• Y radioestereométrico.

Así tenemos las mediciones del 
desgaste mediante las técnicas ma-
nuales descritas por Dorr y Wan9. La 

técnica computarizada comunicada 
por Devane y otros8. Y el método 
asistido por computadora comuni-
cado por Martell y otros29,30. La ra-
dioestereometría es un método que 
utiliza marcadores biocompatibles 
como el tántalo o similar, en el hueso 
o implante protésico para determinar 
cambios tridimensionales.

En la actualidad, el método asis-
tido por computadora comunicado 
por Martell y otros29,30 es la técnica 
empleada con más frecuencia para 
evaluar la penetración de la cabeza 
femoral en revestimientos de polie-
tileno altamente entrecruzado. Este 
método utiliza software de detección 
de bordes que identifica, primero, los 
márgenes de la cabeza femoral y el 
cotilo acetabular y, después, calcula el 
centro de cada componente. Como 
las variaciones de posición del pa-
ciente, la dosis de exposición y otros 
factores pueden distorsionar la elipse 
creada por la boca del componente 
acetabular, el software de detección 
de bordes puede rechazar radiogra-
fías clínicas. Por consiguiente, este 
método no es exclusivamente auto-
matizado, pues se pueden necesitar 
observadores para verificar la elipse 
identificada por el software o para 
identificar en forma manual el re-
borde externo del cotilo acetabular. 
Sin embargo, aplicar esta técnica en 
estudios clínicos prospectivos que in-
corporan a varios de pacientes puede 
ser prohibitivo con relación al tiem-
po y al costo.

Sin embargo aunque la radioes-
tereometría puede ser el método 
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más exacto para detectar migración 
de la cabeza hacia el interior de la 
superficie de articulación del re-
vestimiento acetabular, este méto-
do no permite detectar el desgaste 
posterior5, 19.

Así se considera que la radioes-
tereometría es el método más exac-
to para medir la penetración de la 
cabeza femoral, pero cada técnica 
tiene ventajas y desventajas, y no 
hay consenso claro sobre cuál de las 
tres es la más adecuada para evaluar 
la penetración de la cabeza femo-
ral en revestimientos de polietileno. 
No se ha realizado, por el momen-
to, ningún estudio que haya efec-
tuado una comparación directa de 
las tres técnicas19.

La literatura científica indi-
ca que el ratio de desgaste típi-
co lineal de las copas o cotilos de 
UHMWPE sobre metal se en-
cuentra entre 100-300 mm/año21 o 
de ratios de desgastes volumétricos 
de 30-100 µm3/año21. Estos ratios, 
mayoritariamente aceptables por 
un amplio espectro de pacientes, 
puede no ser una opción adecua-
da para los pacientes jóvenes dada 
la mayor probabilidad de demanda 
de remplazos de implante primario, 
añadida la cascada de reacción bio-
lógica dada por la osteolisis.

Y es que múltiples mecanismos 
de desgaste afectan al polietileno 
in vivo (abrasión, adhesión y fati-
ga, esto último más asociados con 
los implantes de rodilla). Muchas 
prótesis recuperadas muestran raya-
duras, lo cual ayuda a indicar la im-
portancia del desgaste por abrasión 
en los implantes de cadera.

Así una forma de minimizar el 
desgaste ha sido utilizar una super-
ficie de contacto dura, suave y re-
sistente a los arañazos. Por lo tanto 
las cabezas femorales hechas de 
CoCrMo, óxido de zirconio o de 
alúmina son las utilizadas en la ac-
tualidad. Y es que la dureza de estos 
materiales muestran un alto grado 
de resistencia a los arañazos y por lo 
tanto menos fáciles de dañar23. Un 
estudio apoya esta argumentación23, 
comparando cabezas femorales de 
titanio recuperado con los de Co-
CrMo. Mientras que el acabado 
de las superficies de las 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. Fundamentalmente, 
las tasas de desgaste en los pacien-
tes con la cabeza femoral CoCrMo 
fue significativamente menor que 
aquellos que tenían las cabezas fe-
morales de titanio implantado23.

También estudios con simulado-
res han evidenciado la fuerte rela-
ción entre el desgaste del UHMW-
PE y la rugosidad superficial 
media en superficies protésicas arti-
culares23. Esta es la razón por la cual 
las cabezas femorales de alta dureza 
como las de CoCrMo y de alúmi-
na son a menudo preferidas frente a 
las de acero inoxidable y titanio, más 
susceptibles a los arañazos. Arañazos 
que pueden deberse a fragmentos 
de hueso o agentes usado en la ce-
mentación23. Saikko et al.35 testeó 
el UHMWPE y el polietileno al-
tamente entrecruzado o reticulado 
HXLPE frente al metal en presencia 
del proteínas suero de bovino dilui-
do en agua destilada (1:1). De sus 
pruebas dedujo las siguientes expre-
siones que relacionaban rugosidad 
con desgaste, tal que:

Para el UHMWPE
k= 5,87 x (Ra)0,91

Para el HXLPE 
k= 7,87 x (Ra)2,49

Siendo k el factor desgaste y Ra 
la rugosidad media de la superficie 
friccional.

En cuanto a la lubricación del 
par UHMWPE-metal, es eviden-
te que la articulación 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 próte-
sis articulares de cadera es perfec-
tamente válido la equivalencia con 
el ball-on-plane empleado en teo-
ría elastohidrodinámica14. Este nos 
permite calcular la película mínima 
efectiva hmin por la expresión:

Donde Rx es el radio equiva-
lente en m. Siendo R1 y R2 los 
radios de la cabeza femoral y cotilo 
respectivamente.

 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 módulo de elasticidad equi-

valente. 

Siendo E1 el módulo de elas-
ticidad de la cabeza femoral y E2 
el del cotilo. Y además v1 y v2 los 
coeficientes de Poisson de la cabeza 
y cotilo respectivamente

 

De lo cual resulta el factor 
lambda, en la ecuación de debajo 
y que define el régimen de lubri-
cación, tal que <1 indica lubri-
cación límite, >3 indica lubri-
cación de película, y entre estos 
dos valores tenemos la lubricación 
mixta22.

 

Se han realizado pues estudios 
para la estimación de los regíme-
nes de lubricación in vivo de im-
plantes de cadera. A partir de la 
experiencia y basado en el ratio 
de la expresión lambda y usando 
la fórmula de Hamrock y Dow-
son14. Teniendo como radio de 
la cabeza femoral; R1 = RH= 14 
mm; carga aplicada, W= 2,5 kN; 
viscosidad del líquido sinovial, = 
5 mPa; velocidad angular de la ca-
beza femoral en relación a la copa 
acetabular, = 1,5 rad/s se han 
obtenido valores de 0,08 a 1,7. Lo 
cual identifica regímenes de lubri-
cación entre capa límite a mixta 
para los pares UHMPWE-metal 
(CoCrMo)21.

hmin
0.65 -0.21u

= 2.80 [ [[ [Rx E* Rx xE* R2

1 1 1
= -

Rx R1 R2

[1 1  v2 1  v2

= 0.5 + [E* E1 E2

1 2

= [[(Ra1)
2 + (Ra2)

2  1/2

hmin
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Así pues tomando datos prome-
dio, verificados en diferentes estudios 
podemos obtener el probable valor 
de lambda23.

Los valores tomados fueron; 
para el valor de carga 1kN34, como 
velocidad de deslizamiento 15 
mm/s38; aclaramiento radial de 50 
mm para el metal-polímero35. Y de 
otros estudios23; la rugosidad para 
la cabeza de Cromo-Cobalto de 
3 nm, para el cotilo de UHMW-
PE una rugosidad de 1,29 mm, 
como viscosidad del lubricante lí-
quido sinovial 0.005 Pa•s; módu-
los 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.

Sustituyendo todos estos datos 
nos permite obtener un valor lamb-
da en 0,23 que indica que el par po-
límero-metal opera en régimen de 
lubricación límite ( <1)23.

También la evidencia a partir de 
explantes, con presencia de rayadu-
ras en la superficie y junto con el 
volumen de partículas de desgaste 
apoya la conclusión teórica, de que 
el par metal-polímero entra en con-
tacto, como sería de esperar bajo la 
cobertura o lubricación mixta. Tam-
bién hay que reconocer que todo el 
desgaste in vivo probablemente dará 
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 región de la articulación de la 
copa acetabular muestra una dismi-
nución en su rugosidad10,23.

Se ha demostrado que el des-
gaste aumenta con el diámetro de 
la cabeza femoral de la prótesis de 
cadera con acetábulo de UHMW-
PE. Así en un seguimiento de 9 a 
21 años, las prótesis de cadera con 
cabezas de 32 mm de diámetro fe-
moral mostraron una tasa de revi-
sión 2,8 veces mayor que aquellos 
con un diámetro de 22 mm23.

Normalmente el espesor del 
polietileno acetabular se reduce, 
cuando la cabeza femoral aumenta 
y las fuerzas aplicadas sobre el po-
lietileno son sensibles a la diferencia 
radial que existe entre el radio de la 
cabeza femoral y el radio del hueco 
acetabular, y así aumentan míni-
mamente las tensiones de contacto 
cuando disminuye el espesor de la 
cúpula acetabular, a partir de que el 
espacio libre radial sea de 0,1 mm 
o menor, y sólo cuando el grosor 
acetabular decrece por debajo de 4 
mm y si la diferencia radial es de 
0,5 mm o mayor pueden, aparecer 
tensiones a nivel del contacto coti-
lo protésico-cúpula acetabular2,32,43.

En cuanto a la fricción pode-
mos decir que el valor de la fric-
ción puede ser convertido en un 
factor, tal que:

 

Donde T es el torque friccio-
nal generado entre las superficies en 
contacto, r es el radio del componen-
te femoral y L la carga aplicada en 
cadera39. 

Mediante la realización de 
pruebas con lubricantes de dife-
rentes viscosidades, se pueden lle-
var a cabo análisis o gráficos de 
Stribeck. Así el factor de fricción 
se representa frente al número z de 
Sommerfeld23, indicado en la ex-
presión:

 

Donde  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 as-
cendente en el factor de fricción 
con aumento del número de Som-
merfeld esto nos indicaría régimen 
de película lubricante, mientras que 
una tendencia a la baja indica del 
factor friccional indica un régimen 
de lubricación mixto39. Luego este 
tipo de análisis es una buena ayu-

da para identificar los regímenes de 
lubricación en pruebas in vitro.

Sawae et al, 2006, realizaron 
estudios37 de tribología probando 
el UHMWPE contra cabezas de 
acero inoxidable en presencia de 
varios lubricantes; solución salina, 
solución salina más albúmina fisio-
lógica con hialurónico y el 30% de 
suero bovino23. Este informó que 
la menor fricción se encontró con 
la solución de ácido hialurónico, 
con un coeficiente de fricción de 
aproximadamente 0,02. Con 30% 
de suero bovino como lubricante 
el coeficiente de fricción estaba 
más cerca de 0,06. En otro estudio 
con tribómetros pin-on-disk se in-
vestigó la fricción de UHMWPE 
contra CoCrMo y en la presencia 
de varios lubricantes47, se encontró 
que el lubricante tenía una influen-
cia significativa en la fricción, así 
el cambio de disolución mediante 
agua destilada para diluir el sue-
ro bovino condujo a un aumento 
en la fricción, mientras que el uso 
de líquido sinovial periprotésico 
como lubricante se asoció con una 
menor fricción47. En otras investi-
gaciones sobre fricción con varios 
lubricantes reportaron que la adi-
ción de ácido hialurónico tendió a 
disminuir los valores de coeficiente 
de fricción, tal que la adición ten-
dido a desplazar el régimen de lu-
bricación de mixto hacia condicio-
nes hidrodinámicas23. Y la adición 
de proteínas en el lubricante tiende 
a evitar la banda de transferencia en 
la cabeza femoral, que también re-
portan otros autores23. Sin embargo 
el coeficiente de fricción se man-
tiene más o menos constante en 
estos casos. Saikko (2006) usando 
lubricante al 50% de suero bovino 
informó de coeficientes de fricción 
en el rango de 0,26 a 0,34 para el 
UHMWPE contra CoCrMo a una 
presión nominal de contacto 1,1 
MPa, indicando que tales valores 
caen  en el tiempo debido a la de-
gradación de la proteína33. Otros 
estudios sitúan el coeficiente de 
fricción para dicho par en el rango 
de 0,06 a 0,08 trabajando entre ré-
gimen mixto a límite21. 
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