TESIS DE LA UNIVERSIDAD
DE ZARAGOZA

Andrés Aguilar Ezquerra

Remodelacion 6sea femoral tras la
Implantacion de un vastago
anatomico recubierto de
hidroxiapatita: resultados tras diez
anos de seguimiento

Cirugia, Ginecologia y Obstetricia

Herrera Rodriguez, Antonio
Panisello Sebastia, Juan José

IS5 2254-T606

T
II’ Prensas de la Universidad
Universidad Zaragoza



https://core.ac.uk/display/289977477?utm_source=pdf&utm_medium=banner&utm_campaign=pdf-decoration-v1

s Universidad
i0f  Zaragoza

1542

Tesis Doctoral

REMODELACION OSEA FEMORAL TRAS LA
IMPLANTACION DE UN VASTAGO ANATOMICO
RECUBIERTO DE HIDROXIAPATITA:
RESULTADOS TRAS DIEZ ANOS DE
SEGUIMIENTO

Autor

Andrés Aguilar Ezquerra

Director/es

Herrera Rodriguez, Antonio
Panisello Sebastia, Juan José

UNIVERSIDAD DE ZARAGOZA
Cirugia, Ginecologia y Obstetricia

2013

Repositorio de la Universidad de Zaragoza — Zaguan http://zaguan.unizar.es







UNIVERSIDAD DE ZARAGOZA
FACULTAD DE MEDICINA
DEPARTAMENTO DE CIRUGIA, GINECOLOGIA Y
OBSTETRICIA

TESIS DOCTORAL

REMODELACION OSEA FEMORAL TRAS LA
IMPLANTACION DE UN VASTAGO ANATOMICO
RECUBIERTO DE HIDROXIAPATITA: RESULTADOS
TRAS DIEZ ANOS DE SEGUIMIENTO

ANDRES AGUILAR EZQUERRA

Directores:
PROF. ANTONIO HERRERA RODRIGUEZ
DR. JUAN JOSE PANISELLO SEBASTIA

ZARAGOZA, MAYO 2013






DON ANTONIO HERRERA RODRIGUEZ, Doctor en Medicina, Catedratico
del Departamento de Cirugia, Obstetricia y Ginecologia de la Universidad de Zaragoza
y Jefe de Servicio de Cirugia Ortopédica y Traumatologia del Hospital Universitario
Miguel Servet.

CERTIFICA:

Que D. Andrés Aguilar Ezquerra ha realizado el presente trabajo de
investigacion sobre el tema “Remodelacion 6sea femoral tras la implantacion de un
vastago anatdmico recubierto de hidroxiapatita: resultados tras diez afios de
seguimiento”, que presenta como Tesis Doctoral, realizada bajo mi direccion y
habiendo recibido la autorizacion del Departamento de la Facultad de Medicina de la
Universidad de Zaragoza.

La presente Tesis Doctoral ha sido por mi revisada y la considero conforme y
adecuada para ser presentada y optar al Grado de Doctor en Medicina y Cirugia ante el
Tribunal Calificador que en su dia se designe.

Zaragoza, a 18 de Marzo del afio dos mil trece.

Fdo: Prof. D. Antonio Herrera Rodriguez






AGRADECIMIENTOS

Al Prof. Antonio Herrera, por su constante estimulo desde el inicio del proyecto, sus

correcciones y facilidades para el desarrollo del mismo.

Al Dr. Juan José Panisello por su implicacion y supervision, en especial por su

disponibilidad y constancia.

Al Dr. Luis Herrero por sentar las bases para poder realizar este estudio.

A la Dra. Sarai Rebollo por sus indicaciones y ayuda para realizar las densitometrias.

A mi madre y mi hermano, por su apoyo constante. A mi padre, porque gracias a ¢l he

llegado a este sitio.

A Lorena, por su optimismo y animo.






INDICE






ELECCION DEL TEMA .......ouuuuiuniee oo 11

INTRODUCCTION. ...ttt 15

1.- HISTORIA DE LA ARTROPLASTIA TOTALDE CADERA...........c.oooiiiiiiiiiiin 17

2.- BIOMECANICA DE LA ARTROPLASTIA DE CADERA.............cooeeeeeeeiiiiiiiinnn, 22
2.1.- FUERZAS QUE ACTUAN SOBRE LA CADERA...........cc.coovviieeeann., 22

2.2.- CENTRALIZACION DE LA CADERA. LATERALIZACION

FEMORAL.........ooiii ittt 22
2.3.-POSICION DEL VASTAGO..........commmimiiiiiiiiee e, 25
2.4.- COEFICIENTE Y PAR DE FRICCION...............ccoiiiiiiiiiie, 26
2.5.- DESGASTE. ... ..o, 31

2.5.1.- MEDICION DEL DESGASTE..............ccoiiiiiiiiiiiieiiiiii 32

2.6.- LESIONES OSTEOLITICAS........cooiiiiiiii e, 34
2.7.- TRANSFERENCIA DE CARGAS AL HUESO...........ccooeiiiiiiiiiieeenn, 37
2.8.- FIDACION DEL IMPLANTE. ...........0ccoiiiiiiiiiiiiieie e 39

3.- SISTEMAS DE MEDICION DE LA DENSIDAD MINERAL OSEA.......................... 40
3.1.- RADIOLOGIA TRADICIONAL.........ooumiiiiiiiiieeie e, 41
3.2.-RADIOGRAMETRIA. .. ... 42
3.3.- ABSORCIOMETRIA RADIOGRAFICA..........cccceeiiiiiiiiiiiieeeeeieeeeeee 43



3.4.- ANALISIS DE LA ACTIVACION DE NEUTRONES.............coooiiiiiinn... 43

3.5.- DISPERSION DE COMPTON.........ccoiiiiiiiiiiiiiiiieie e, 44
3.6.-ECOGRAFTA.......ooiiiiiiiiiie e 44
3.7.- ABSORCIOMETRIA FOTONICA SIMPLE...........ccoeeiiiiiieeiiiiiii, 45
3.8.- ABSORCIOMETRIA FOTONICA DUAL...........cuoiiiiiiiiiiiee 45
3.9.- ABSORCIOMETRIA DUAL RADIOGRAFICA..............cccooiiiin . 46
3.10.- TOMOGRAFIA COMPUTERIZADA CUANTITATIVA........c............... 47
B 01m RMN e 48
3.12.- HISTOMORFOMETRIA .........ooooiiiiiiiie e, 49
4.- COMPONENTES PROTESICOS...... oottt 50
4.1.- MATERIALES. ......ooiiiiiii i, 51
4.1.1-METALES......coiiiiiiiiie e, 51
4.1.2.-POLIETILENO. .........coiiiiiiiiiiii e 57
4.1.3-CERAMICA.........ceoiiiiiieee e 60

4.1.4.- NUEVOS MATERIALES: CARBURO DE SILICIO

BIOMORFICO. ... ..o e e 61
4.1.5.- METILMETACRILATO. .....ooeteee e 62
4.1.6.- MATERIALES COMPUESTOS. ... .ouioeeiie e 63

4.2.- DISENO DE LOS COMPONENTES PROTESICOS.........ccccooevrevvnnnnn......64



4.2.1.- COMPONENTES FEMORALES PARA ARTOPLASTIAS NO

CEMENTADAS . ..ot 64
4.2.2.- COMPONENTES ACETABULARES NO CEMENTADOS............ 69
4.2.3.-CABEZA FEMORAL......ooiinie e, 73

5.- FIDACION BIOLOGICA DE LOS COMPONENTES PROTESICOS.......ovveveeenennnnn, 74
5.1.- EVOLUCION HISTORICA DE LA FIJACION BIOLOGICA...........coveve. . 76
5.2.- EL RECUBRIMIENTO POROSO INTERCONECTADO.......cceveieeeeean... 78

5.3.- RECUBRIMIENTO DE CERAMICA DE HIDROXIAPATITA.........covve..... 79
6.- REMODELACION OSEA . ...t 85

6.1.- FACTORES QUE INFLUYEN EN EL REMODELADO

PERIPROTESICO. .......ouuiiiiiii e, 86
6.1.1- SEXO. ..o 87
6.1.2-EDAD. ...t 87
6.1.3.= PESO ..., 88
6.1.4.- TAMANO, RIGIDEZ Y MATERIAL DEL IMPLANTE................ 88
6.1.5.- DISENO DEL IMPLANTE..........oovviiiiiiiiiiieee e 90
6.1.6.- FITACION DEL IMPLANTE ..o 93
6.1.7.- STOCK OSEO INICIAL...........ovviiiiiiieeeeeeieieee e 93



6.2.- DETERMINACION CUANTITATIVA DEL REMODELADO

PERIPROTESICO. ... ettt 95
OBIETIV O oot eeeeeeeeeeeeeeeeee 97
HIPOTESIS DE TRABATO . ... oot 101
MATERIAL Y METODO . . ... oot 105
1.- MUESTRA DE LA POBLACION. . . ..ottt e, 107
2.-RECOGIDA DE DATOS ... 107

2.1.- ANAMNESIS PERSONAL .. ..oouien e, 108

2.2.- ESTUDIO DENSITOMETRICO.......oneeeeee oo, 108
2.2.1.-DENSITOMETRO. ... ..t 108
2.2.2.- AREA ESTUDIADA ... ..oomiee e, 110
2.2.3.- FRECUENCIA DE LOS ESTUDIOS......uoeeeieeeie e, 111



2.3.- INTERVENCION QUIRURGICA. ... ...ttt 112

2.3.1.- PREPARACION PREOPERATORIA.........ccc..eeeiiiiiniinann. 112
2.3.2.- TECNICA QUIRURGICA...........ooviiieiiiiiiiiiiee e 113
2.3.3.- PROTOCOLO POSTOPERATORIO.................cccceeeinnnnnnn... 115
2.4.- DESCRIPCION DE LOS IMPLANTES...........ocooiiiiiiiiiiiiiee i 116
2.4.1.= COTILO. ...ooviiiie e 116
2.4.2.-INSERTO......ommiiiiii i, 118
243-VASTAGO.....ooiiiiiii e, 120
3.-METODO ESTADISTICO.........ooiiiiiiiiee e 122
RESULTADOS ... ..o 125
1.- ESTADISTICA DESCRIPTIVA .. ..., 127
1.1.- ANAMNESIS PERSONAL..........ccciiiiiiiiiiiiiiiiie e, 127
LI L=EDAD. ..o, 127
11.2- SEXO ..o 128
1.1.3.=PESO Y TALLA . ....oooiiiiiiiie et 128
1.2.- VALORACION DENSITOMETRICA............cooviiiiiiiiiiiiieee e 129



1.2.1.-DMO SEGUN SEXOS.......coomiiiiieiiiiee e e e, 129

1.2.2.-DMO SEGUN EDADES..........couuiiiiiiiiiioieeeeeee e, 131
1.2.3.- EVOLUCION DE LA DMO CON EL TIEMPO......................... 131
1.2.4.- DMO DE LA CADERA CONTROL.........c.cooiiiiiiiii, 134
2.- INFERENCIA ESTADISTICA........ouiiiiiiiiiiiee e, 136
2.1.- INFLUENCIA DEL SEXO EN LA REMODELACION OSEA.................... 136
2.2.- INFLUENCIA DEL IMC EN LA REMODELACION OSEA...................... 143

23.- RELACION DE LA DMO INICIAL Y LA DMO AL FINAL DEL

SEGUIMIENTO. ..o e 151

2.4.- VARIACION DE LA DMO EN EL FEMUR A ESTUDIO DURANTE EL

SEGUIMIENTO. ...ttt e et e 169

2.5.- VARIACION DE LA DMO EN EL FEMUR CONTROL DURANTE EL

SEGUIMIENTO. ...t 171

2.6.- COMPARACION DE LA VARIACION DEL FEMUR INTERVENIDO Y EL

FEMUR CONTROL . ....oeiet e e 173
DISCUSTON . ot 181
1.- ELECCION DEL METODO DIAGNOSTICO ... . onieee e 187



2.- RESULTADOS DENSITOMETRICOS..........ouvuiiieaiiiiiiiiiieeiee e, 188

2.1.-REMODELADO PERIPROTESICO EN RELACION CON EL SEXO......... 188

2.2.- INFLUENCIA DEL IMC EN LA REMODELACION OSEA...........vvn.... 189

2.3.- INFLUENCIA DE LA MASA OSEA INICIAL EN EL REMODELADO

PERIPROTESICO . .. ..ot 190

2.4.- REMODELADO PERIPROTESICO DURANTE EL SEGUIMIENTO......... 193

2.5.- EVOLUCION DE LA DMO EN LA CADERA CONTROL DURANTE EL

SEGUIMIENTO. ...ttt e e 197

2.6.- COMPARACION DE LA VARIACION DEL FEMUR INTERVENIDO Y EL

FEMUR CONTROL . ....ovntee e e e 198
CONCLUSIONES . . . et 201
BIBLIOGRAFIA . ..o e 205




10



ELECCION DEL TEMA






La artroplastia total de cadera es un procedimiento quirurgico habitual en la
practica diaria de nuestros hospitales y ha constituido un gran avance en el campo de la

Cirugia Ortopédica en el siglo XX.

Es el procedimiento de reconstruccion que mas comunmente se lleva a cabo en
el adulto afecto de enfermedad degenerativa de la articulacion coxofemoral. Este avance
terapéutico ha sido valorado positivamente por los pacientes, que otorgan una alta

puntuacién en estudios de valoracion de satisfaccion personal (1).

La preocupacion y el interés que estos hechos provocan en los profesionales
junto a los que desarrollo mi formacion me han impulsado a conocer mas

profundamente los aspectos relacionados con la artroplastia total de cadera.

La apariciéon en el mercado del modelo protésico ABG II, con las ultimas
modificaciones en el disefio de los componentes y composicion de los mismos sirvid de
estimulo para realizar este estudio clinico. Dentro del Servicio de Cirugia Ortopédica y
Traumatologia del Hospital Universitario Miguel Servet la artroplastia total de cadera
no cementada con el modelo ABG II supone una buena fuente de casos clinicos con un
sistema de actuacion protocolizado. Ademads, disponemos de la dotacidon técnica
necesaria al contar con un densitometro LUNAR DPX en nuestro centro, que nos
permite realizar estudios sobre las variaciones de la densidad mineral 6sea. Estas
circunstancias nos permiten disponer de la casuistica y los medios materiales para poder
plantear un proyecto de investigacion, con posibilidades de ser llevado a cabo

conociendo las limitaciones del mismo y los posibles obstaculos a solucionar.
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Con este trabajo se pretende analizar la repercusion que tiene la implantacion de
una proétesis no cementada de cadera sobre la biomecanica y, por tanto, el remodelado
oseo del fémur proximal; factor clave para determinar la estabilidad del implante y su
supervivencia a largo plazo, como proyecto de investigacion para alcanzar el grado de

Doctor.
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INTRODUCCION






1.- HISTORIA DE LA ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA

Para apreciar la situacion actual y su futuro es necesario el conocimiento de la
historia de la artroplastia de cadera. Los primeros de intentos registrados de operaciones
de reemplazo de la cadera datan de 1891 y fueron realizados por T. Gluck en Alemania,

donde se utilizaron piezas de marfil para sustituir la cabeza del fémur.

En la artroplastia interposicional se intercalaban diferentes materiales entre las
superficies resecadas de la articulacion para prevenir la reaparicion de anquilosis fibrosa
u oOsea, como capsula articular, musculo, piel, tejido graso o fascia lata. Con la mejora
de técnicas y materiales, se utilizaron componentes sintéticos como la baquelita, el
cristal y el celuloide como elementos interposicionales en las articulaciones artriticas,
pero ninguno proporciond buenos resultados hasta que en 1923, Smith-Petersen elabor6
la artroplastia interposicional con molde (“artroplastia de molde”) de vitalium (aleacion
de cromo-cobalto-molibdeno) para la cadera, buscando una metaplasia cartilaginosa del
hematoma en ambas caras de la articulacion moldeada por el implante. Inicialmente los
elementos interposicionales eran retirados, pero posteriormente se observaron mejores

resultados en los sujetos en que se mantenian.

El 28 de septiembre de 1940 en el Hospital Columbia de Carolina del Sur, el Dr.
Austin T. Moore (1899-1963), cirujano estadounidense, realiz la primera cirugia de
reemplazo de cadera por una prétesis metdlica. El disefio de la prétesis original
correspondia a un reemplazo femoral proximal que constaba de una gran cabeza fija
hecha de vitalium. Media aproximadamente 30 centimetros de largo y se atornillaba en
el extremo de la diafisis femoral. Posteriormente hubo multiples intentos de mejorar el
reemplazo protésico de cadera, como la protesis de metédlica Ring, la artroplastia

formada por dos componentes metélicos disefiada por Mc Kee y Farrar en 1940, la
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prétesis de Judet acrilica (1948), o la de Thompson (1950). Posteriormente, Haboush
en 1953, comenz6 a utilizar el cemento acrilico como sistema de fijacion de los
implantes al hueso. Poco a poco, el empleo de materiales bioldgicos e inorgdnicos se
extendid, si bien el inicio de la artroplastia total de cadera tal y como la conocemos hoy
en dia comenzo6 en la década de 1960, momento en que John Charnley publicod sus
trabajos pioneros sobre artroplastia total de cadera, en la que usaba el metilmetacrilato
de metilo como elemento de fijacion al hueso, polietileno y una cabeza de 22 mm para
conformar lo que denominé “artroplastia de baja friccion”; afiadiendo una mayor
lateralizacion (offset) para compensar el pequefio tamafio de la cabeza femoral. Estos
resultados fueron aceptados con reserva inicialmente, debido a las experiencias previas
desfavorables con otros modelos protésicos (Judet, Ostaner); aunque hacia 1970 varios
investigadores comunicaron unos resultados espectaculares respecto a la mejoria de la
funcién y el alivio del dolor, constatando que no se producia un desgaste excesivo del
polietileno. Los seguimientos a largo plazo de esta filosofia protésica demostraron
buenos resultados con la excepcion de pacientes jovenes en quienes el aflojamiento
protésico aséptico producido por la osteolisis periprotésica constituia el principal
problema (2, 3, 4). Estas cavidades osteoliticas periprotésicas que aparecian en las
artroplastias totales de cadera, se atribuyeron al cemento, por lo que se denomind
inicialmente de forma incorrecta “enfermedad del cemento”. Posteriormente, se
demostrd que este proceso estaba inducido por las particulas producidas por el desgaste

del polietileno (“enfermedad de las particulas™).

Con la errénea afirmacion de que el cemento era el causante del aflojamiento
aséptico en las artroplastias de cadera cementadas, en los afios 80 se desarrolld6 como
alternativa la artroplastia total de cadera no cementada para mejorar los resultados

obtenidos con las protesis cementadas, especialmente en pacientes jovenes (3, 4, 5, 6).
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La supervivencia de la artroplastia total de cadera no cementada se basaba en una
adecuada estabilidad inicial del implante, que permitia la fijaciéon bioldgica u
osteointegracion en segundo lugar, conseguida por el crecimiento 6seo sobre la

superficie del implante.

Desde que A.T. Moore, en 1957, propusiera su vastago femoral de fijacién
biologica hasta la actualidad, los vastagos no cementados se han desarrollado siguiendo
diferentes filosofias (fijacion diafisaria o metafisaria, tipo y extension del recubrimiento
protésico, adicion o no de collar de apoyo) que todavia hoy mantienen defensores y
detractores. La investigacion en este campo estd en continua evolucion buscando

soluciones cada vez mas proximas a la biologia humana (7).

Con el paso del tiempo, todas las expectativas creadas en la artroplastia total de
cadera no cementada no se cumplieron, ya que se perdia masa dsea en la zona proximal
del fémur, se reabsorbia el célcar femoral y aparecian lesiones granulomatosas. La
pérdida de masa Osea en el tercio proximal del fémur es un factor que contribuye al fallo
de las protesis a largo plazo y se asocia con aflojamiento, hundimiento o rotura de la
protesis, o fractura femoral. La resorcion dsea es un fendmeno de origen multifactorial
que se produce tanto en protesis cementadas como en no cementadas, este hecho se
atribuye al puenteo de fuerzas (‘“stress-shielding”), a la desfuncionalizacién Osea
periprotésica, a la existencia de micromovimiento y a las lesiones osteoliticas debidas a
la reaccion bioldgica que causan las particulas de desgaste metélico o de polietileno (2,

8, 9).

Los cambios remodelativos que tienen lugar en el fémur son consecuencia de la
nueva situacion biomecénica que se produce tras la artroplastia total de cadera. El

hueso, como tejido vivo que es, reacciona ante esta situacion y actualmente se sugiere el

19



concepto de “remodelado periprotésico adaptativo” que puede comprometer el soporte,
predisponiendo al aflojamiento protésico. Este remodelado periprotésico se desarrolla

sobre todo durante los 2 primeros afios tras la intervencion (10).

Actualmente se acepta que la remodelacion Osea periprotésica es un proceso

multifactorial, que depende de:

-Factores mecanicos propios del vastago: disefio, tamafio, material empleado en
su fabricacién (que condicionan la rigidez y elasticidad) y morfologia y
extension del recubrimiento poroso (11). Asi, Engh y cols (12) afirman que el
remodelado periprotésico es mayor en modelos con amplio recubrimiento poroso
y protesis de tallos grandes ya que ocupan gran parte del canal medular
contactando con las paredes diafisarias y transmitiendo un exceso de fuerzas a la

diafisis femoral. Confirman estos resultados el trabajo publicado por Gibbons

(13).

- Factores bioldgicos: se considera que la masa Osea inicial del paciente es un
factor importante con capacidad predictiva de los cambios de remodelacion.
Queda por conocer, sin embargo, la influencia que pudieran tener otros factores

ligados al hueso, tales como la morfologia del fémur (8, 14).

-Proceso quirargico: la mayor o menor dificultad técnica de la intervencion es un
factor que influye en la remodelacion periprotésica, asi como la pérdida d6sea y

las alteraciones vasculares producidas por el fresado y el ajuste del implante

(15).
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-Carga a la que se somete el implante: la mayor transmision de cargas puede
provocar una movilizacién del implante. Por otro lado, la falta de solicitaciones

mecanicas puede contribuir a la resorcion dsea.

La evolucion de la pérdida 6sea y remodelacion periprotésicas ha sido estudiada
con diferentes métodos. Sin embargo, hasta la introduccion de las técnicas
absorciométricas no se ha dispuesto de un método preciso, fiable, reproducible y
asequible para cuantificar la densidad oOsea alrededor del implante metalico y los
cambios que alli se produzcan (10, 16), ya que la radiologia convencional necesita de

una pérdida de al menos el 30% de la masa Osea para detectar estos cambios.

De lo anteriormente expuesto se deduce que el vastago femoral no cementado

debe:

-Acercarse a las caracteristicas de rigidez del hueso (imposible de imitar, en la

actualidad, ya que el hueso es un tejido vivo).

-Poseer apoyo metafisario, para intentar disminuir la desfuncionalizacion

proximal del fémur.

-Poseer recubrimiento con una superficie bioldgica compatible en la zona
proximal, para permitir la osteointegracion del implante. Este es un punto discutido y
actualmente se considera una eleccién optativa que se deja a la consideracion del

cirujano.
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2.- BIOMECANICA DE LA ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA

La cadera es la articulacion proximal del miembro inferior y su funcién es
orientar la extremidad en todas las direcciones del espacio, para lo que estd dotada de
tres ejes y de tres grados de libertad de movimientos (abduccidén-aduccion, flexo-
extension y rotacion externa-interna). La articulacion coxofemoral es una enartrosis de
muy firme coaptacidon, contrastando con la articulacion glenohumeral, que posee un
mayor arco de movimiento pero con una menor estabilidad. La articulacion coxofemoral
posee, por tanto, una menor amplitud de movimientos pero goza de una estabilidad
mayor, y por tanto es una articulaciéon mas dificil de luxar (17). Estas caracteristicas
estan condicionadas por las funciones de soporte el peso corporal y locomocion, propias
del miembro inferior (7, 18). Estos hechos implican que los componentes de la
artroplastia total deben soportar muchos afios cargas ciclicas iguales a 3 6 5 veces el

peso corporal, y en ocasiones de sobrecarga extrema hasta 10 6 12 veces esta cifra.
2.1.- FUERZAS QUE ACTUAN SOBRE LA CADERA

En primer lugar debemos considerar el peso corporal como una carga aplicada
sobre un brazo de palanca que se extiende desde el centro de gravedad del cuerpo hasta
el centro de la cabeza femoral. Durante el apoyo monopodal, la musculatura abductora
actua sobre el extremo de un brazo de palanca que se extiende desde la parte lateral del
trocanter mayor al centro de la cabeza femoral, y debe ejercer un momento igual al peso
corporal para mantener nivelada la pelvis. Dado que la longitud del brazo de palanca del
peso corporal respecto al de la musculatura abductora mantiene una relacion
aproximada de 2,5 a 1; la fuerza de la musculatura abductora debe aproximarse a 2,5

veces el peso corporal para mantener la pelvis nivelada en posicion erecta durante el
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apoyo monopodal. La fuerza de la musculatura abductora ha de incrementarse en
situaciones como elevacion de la pierna o la marcha, asi, la carga calculada que acttia
sobre la cabeza femoral es por lo menos 3 veces el peso corporal. En otras, como correr
o saltar, la carga puede ser equivalente a 10 veces el peso corporal. Por tanto, el peso
corporal excesivo o una mayor actividad fisica incrementan significativamente las
fuerzas sobre la cadera pudiendo causar aflojamiento, inflexién o rotura del vastago

femoral.

El centro de gravedad del cuerpo se sittia por delante del cuerpo de S2, por
detras del eje de la articulacion de la cadera. La aplicacion de fuerzas en el plano sagital
tiende a desplazar el vastago en sentido posterior. Estas fuerzas aumentan cuando se
flexiona la cadera en actividades como levantarse de una silla, subir o bajar escaleras o
levantar objetos pesados. Las fuerzas que actuan sobre la cadera en el plano coronal
tienden a desplazar el vastago en sentido medial. Asi, las fuerzas son
predominantemente de compresion en el cotilo y de cizallamiento en el vastago femoral,
por ello, las fracturas de los implantes suelen iniciarse en la parte anteroexterna del

mismo (19, 20).

Como hemos citado anteriormente, esta fuerza torsional que act@ia sobre el
vastago puede producir inflexion, aflojamiento o rotura del vastago femoral. No
obstante, podemos aumentar la estabilidad rotacional del véstago tanto proximal como

distalmente:

- Aumentando el diametro del véstago para lograr un mejor llenado de la
metafisis proximal (véastagos de anclaje puramente metafisario) o diafisis

(vastagos de anclaje metafisodiafisario o total). En la bibliografia hay autores
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que defienden los dos conceptos, si bien las dos filosofias de vastagos tienen sus

ventajas e inconvenientes, como luego describiremos.

- Modificando la seccion transversal de vastago.

- Aplicando estrias longitudinales y cubiertas porosas en el tercio distal del

vastago que raspen el endostio diafisario, mejorando la estabilidad rotacional.

La aplicacion ciclica de estas cargas en nimero mayor a un millén de veces al
aflo, aplicadas en diferentes planos, tienden a doblar, rotar y aflojar el vastago de la

protesis, contribuyendo también al aflojamiento del componente acetabular.

2.2.- CENTRALIZACION DE LA CABEZA. LATERALIZACION FEMORAL.

Un concepto de la artroplastia total de cadera propuesto por Charnley era
acortar el brazo de palanca del peso del cuerpo mediante la profundizacion del
acetabulo (centralizacion de la cabeza femoral), y alargar el brazo de palanca del
mecanismo abductor mediante la reinsercion mas lateral y distal del trocanter mayor
osteotomizado. De este modo, el momento del peso corporal disminuye y también se
reduce la fuerza compensadora que el mecanismo abductor debe ejercer. La tedrica
relacién 1:1 de los dos brazos de palanca reduciria la carga total que actua sobre la

cadera hasta en un 30%.

En la actualidad, estos dos conceptos propuestos por Charnley no se persiguen,
ya que el principio de centralizacion de la cabeza femoral ha dado paso a la
conservacion de la mayor cantidad posible de hueso, profundizando en el acetabulo sélo
lo necesario para obtener cobertura 6sea del implante. Asimismo, la osteotomia del

trocanter no se realiza y se evitan los problemas relacionados con la reinsercion del
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trocanter mayor por lo que el brazo de palanca de la musculatura abductora solo se

modifica segun el desplazamiento lateral de la cabeza respecto al vastago.

En la artrosis y otros trastornos de la cadera que cursen con pérdida de parte o la
totalidad de la cabeza, cuando el cuello esta acortado o cuando el trocanter tiene una

localizacién posterior, el brazo de palanca del peso corporal y el abductor es de 4:1.

Diversos autores defienden (20, 21, 22) la posicion mas lateral del fémur
respecto al centro de la cabeza tras implantar una prétesis total (offset) ya que
incrementa la tension de las partes blandas, no demostrandose incremento de movilidad

en otros planos.

Otros estudios (23) demuestran que la posicion mas lateral del vastago conlleva
una disminucion de la erosion de polietileno, ya que se aumenta el brazo de palanca
abductor y por ello disminuye al fuerza abductora requerida para andar, disminuye la

energia para el paso y la fuerza reactiva en la cadera.

Se le ha atribuido la desventaja de aumentar las fuerzas de torsion de la protesis
ya que aumentan el brazo de palanca del momento de flexion, aumentar la tension
interna en el fémur proximal medial y producir un ligero incremento del estrés en la
posicion distal del vastago. Sin embargo, este efecto adverso es neutralizado por la

reduccion de fuerzas aplicadas a la cadera (21).

2.3.- POSICION DEL VASTAGO

Los componentes femorales se deben fabricar con un dngulo cervicodiafisario de
alrededor de 135°. Existen diferentes modelos protésicos con variaciones en este angulo

con el fin de adecuarse a la morfologia del paciente.
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La posicion en valgo del segmento cabeza-cuello del componente femoral
respecto a la diadfisis femoral (mayor de 140°) disminuye el momento de inflexion e
incrementa proporcionalmente la carga axial del vastago; esto altera la alineacion del
soporte de peso de la extremidad ejerciendo fuerzas valguizantes sobre la rodilla.
También puede provocar luxacion de la cadera hacia arriba con la adducién en un cotilo

verticalizado.

La posicion en varo incrementa el momento de inflexion y reduce la carga axial
sobre el vastago. Esta posicion alarga el brazo de palanca abductor con los efectos
beneficiosos antes descritos, pero los efectos adversos que tiene la colocacion del
vastago en esta posicion sobre la fijacion del mismo superan con creces este beneficio;
por lo que la posicion en varo debe evitarse, ya que aumenta el riesgo de aflojamiento y
fallo del vastago. Ademas, si el vastago llega contactar con la cortical externa de la
diafisis, supone una transmision en exceso de carga a este nivel, que se traduce en un

aumento de grosor de la cortical diafisaria y en la aparicion de dolor en muslo (24).

En cuanto a la version del componente femoral, que se refiere a la orientacion
del cuello con respecto al plano coronal, el vastago puede ser anteverso o retroverso. El
fémur normal tiene una anteversion de 10-15° por lo que en la medida de lo posible el
vastago femoral protésico debe reproducir esa angulacion. La retroversion, e incluso
una inadecuada anteversion, pueden conducir a la luxacidon posterior, especialmente
cuando se ha usado una via de abordaje posterior. La anteversion excesiva del cuello

protésico puede conducir a la luxacién anterior.

2.4.- COEFICIENTE Y PAR DE FRICCION

El coeficiente y par de friccion en la artroplastia total de cadera es hoy dia una

cuestion cardinal, tal y como Charnley sugeria en la década de los 60. La supervivencia
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de la artroplastia a lo largo de los afios constituye, en la actualidad, la principal
preocupacion del cirujano, por ello debemos conocer las propiedades fisicas y el

comportamiento funcional de los implantes que usamos.

Cuando dos materiales estdn en contacto y hay un movimiento entre ellos, existe
una resistencia al movimiento o fuerza de friccion. Esta fuerza es proporcional a la
carga existente en la interfase y esta se expresa como coeficiente de friccion. Debemos
saber que al iniciar el movimiento el coeficiente de friccion es mas alto (coeficiente de
friccion estatico) y cuando éste se ha iniciado disminuye (coeficiente de friccion
dinamico) porque se lubrifican las superficies en contacto facilitando el movimiento. La
lubrificacidon permite reducir la resistencia de friccion y también las concentraciones de

carga local.

En la artroplastia total de cadera este coeficiente varia en funcion de los
materiales empleados, acabado de sus superficies, temperatura a la que estan expuestos,
cargas que soporta, etc. Los distintos coeficientes de friccion entre las distintas

superficies se muestran en la tabla 1.

TABLA 1
MATERIAL COEF. FRICCION
Metal-metal 0.5-0.35
Polietileno-metal 0.07-0.12
Polietileno-ceramica 0.05
Ceramica-ceramica 0.09
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Estos valores estan determinados con adicion de una solucion salina.
Comparando estos valores con una articulacion normal de cadera lubricada por el

liquido sinovial (coeficiente de friccion de 0.0002) todavia existen enormes diferencias.

En las artroplastias de cadera existen diferentes pares de friccion, como se

detallan a continuacion:

1.- Par polietileno-metal

El polietileno fue introducido por Charnley en la artroplastia total, y
sigue siendo el par de friccion mas utilizado. El problema fundamental que
plantea a lo largo de los afios es el desgaste, que suele oscilar en torno a 0.1 mm
por afio siempre en relacion con el diametro de la cabeza y la demanda a la que
se someta a la protesis; aunque con los polietilenos altamente entrecruzados la

liberacion de particulas ha disminuido.

Existen actualmente varias generaciones de este material, que ha sido
estudiado para mejorar sus caracteristicas mecanicas y disminuir el desgaste y la
liberacion de particulas: el polietileno de primera generacion o estandar,
actualmente en desuso, el polietileno de segunda generacion o de ultraalto peso

molecular; y el de tercera generacion o altamente reticulado.

2.- Par polietileno-ceramica

El uso de superficies de contacto polietileno-ceramica, bien sea ceramica
de zirconio o alumina, disminuye el desgaste por debajo de 0.1 mm por afio y
minimiza, por tanto, la aparicion de la enfermedad de las particulas. Sin
embargo, otros estudios (24, 25) demuestran que las cabezas de zirconio se

asocian a una tasa de desgaste del polietileno mayor que las de alumina, debido a
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que las cabezas de zirconio alcanzan temperatura de hasta 99°C en su friccion
con el polietileno, con lo que se producen cambios estructurales en el zirconio

que provocan el aumento del desgaste a largo plazo.

3.- Par ceramica-cerdmica

En 1970, Boutin introduce el uso del par ceramica-ceramica en la
artroplastia total de cadera, con el que se produce una reduccion importante del

desgaste y rozamiento.

La cerdmica es un material inerte, de superficie lisa y gran dureza, que
resiste muy bien las fuerzas de compresion y que produce particulas de desgaste
que no dan lugar a osteolisis. Los ultimos avances tecnologicos han permitido
mediante la sinterizacion, obtener ceramicas de alta calidad y con menores
impurezas. En el caso de la alimina ha permitido casi eliminar las impurezas de
oxido de silicio y disminuir el tamafio de los granos y la porosidad, haciéndola
por ello mas resistente. Actualmente, la adicion de nanoparticulas zirconio
estabilizadas mediante ytrio a una matriz de alimina junto con cristales de
oxido en forma de plaquetas (BIOLOX"delta) ha mejorado la fragilidad del

material, disminuyendo la formacion y propagacion de roturas.

El desgaste de las superficies de friccion ceramica-ceramica es inferior a

0.005 mm por aio.

4.- Par metal-metal

McKee introdujo su uso en 1960, aunque fue abandonado

progresivamente a lo largo de los afos debido al fallo de estos modelos.
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Posteriormente, se mejor6 el material y actualmente se tiene una amplia
experiencia con este tipo de implantes, refiriendo un desgaste de 3-5 micras por

ano con su uso.

Entre sus inconvenientes destacan el tamafo de las particulas liberadas,
inferior a 1 micra, la liberaciéon de iones metalicos activos quimica y
biologicamente y las elevadas concentraciones en sangre y orina de iones de
cromo y cobalto, que se han demostrado citotoxicos en estudios in vitro y a los
que se le ha atribuido la aparicion de pseudotumores y vasculitis linfocitica

aséptica (ALVAL) in vivo.

5.- Par metal-ceramica

El par metal-ceramica posee un elevado coeficiente de friccion por lo que

no se debe emplear esta combinacion.

Cuando la cadera se mueve a través de un arco de movilidad se produce un par
de fuerzas de friccion que equivale al producto de la fuerza de friccion por la longitud
del brazo de palanca. Asi, la fuerza friccional depende del coeficiente de friccion, de la
carga aplicada y del area de contacto entre la cabeza y el revestimiento interno. Esta
fuerza de friccion se trasmite a los componentes de la artroplastia como una fuerza que
tiende a torsionar los componentes protésicos. Por esto, el aumento del par de friccion

participa del aflojamiento de los componentes.

Con la mejora de los pares de friccion se corregira uno de los principales
problemas a los que se enfrenta la artroplastia total de cadera, la osteolisis periprotésica
originada por las particulas de desgaste que se generan entre las superficies de contacto

de las protesis (4).
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2.5.- DESGASTE

El desgaste es la transformacion del material en particulas y ocurre como
resultado del movimiento entre dos superficies opuestas bajo carga. Estas particulas de
desgaste, en el terreno biologico articular, producen una reaccion de fagocitosis que
libera sustancias capaces de inducir la reabsorcion 6sea con la subsiguiente pérdida de
hueso periprotésico y fallo de la protesis. Asi, el desgaste de los componentes de la
artroplastia limita su vida funcional, y, en definitiva, es causa del fallo clinico,

constituyendo en la actualidad la principal preocupacion del cirujano.

Existen diferentes tipos primarios de desgaste:

1.- Abrasivo, por el que una superficie mas dura produce surcos en el

material mas blando

2.- Adhesivo, por el que el material mas blando es transferido como una
pelicula fina a la superficie méas dura, modificandose la naturaleza de la

interfase. Estas particulas son generalmente inestables.

3.- Por fatiga, mediante el que la carga repetida produce fisuras y
particulas bajo la superficie, o da lugar a la formacién de laminas de

material que mas adelante se desprenden y se separan de la superficie.

4.- Por tercer cuerpo, en el que el atrapamiento de las particulas del

desgaste dentro de la interfase en movimiento o la introduccion de
particulas extrafias, como hueso o fragmentos de polimetilmetacrilato,
produce concentraciones de carga localizadas que ocasionan abrasion en

una o ambas superficies. Este se clasifica a menudo como una forma
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especifica de desgaste abrasivo mas que como un mecanismo diferente

de desgaste.

En las artroplastias totales de cadera los principales mecanismos de desgaste son

el abrasivo y el adhesivo.

Los factores que determinan el desgaste son:

1.- Coeficiente de friccion de los materiales y su acabado superficial.

2.- Dureza de los materiales.

3.- Carga aplicada sobre la superficie.

4.- Distancia de deslizamiento durante cada ciclo, que depende del

diametro de la cabeza y del movimiento de la cadera.

5.- Numero de ciclos que se repiten a lo largo del tiempo.

2.5.1.- MEDICION DEL DESGASTE

Aunque el estudio in vitro es el mas exacto, es interesante la medicion de
las cupulas funcionantes. Al medir radiograficamente el desgaste acetabular, en
realidad medimos la penetracion de la cabeza femoral dentro de la cupula. Esta

penetracion consta de:

“Bedding-in”: asentamiento precoz del nucleo de polietileno y

deformacion pléstica o fluencia.

- Desgaste verdadero: liberacion de particulas, que aparece de modo

tardio.
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El “bedding-in” depende de la conformidad entre el ntcleo de
polietileno y la copa metalica (coaptacion articular o “clearance’). Ctpulas con
poca conformidad produciran una gran penetracion por “bedding-in”. El desgate
debe distinguirse de la deformacion plastica que cambia la forma del implante
sin causar perdida de material ni producir residuos articulares. La deformacion

pléstica desaparece al afio y medio de la implantacion de la protesis.

Existen varios métodos de medicion del desgaste:

1.-Basados en radiografias:

-Unirradiogréfico.

-Duorradiografico.

-RSA (andlisis radioestereométrico). Es el método que

posee mayor exactitud (error de +/- 0.01).

2.-Métodos digitales

- Uso de videocamaras; con una reproducibilidad de 0.1

mm y una exactitud de 0.5 mm.

- Estudio tridimensional de radiografias anteroposteriores

y laterales. Tiene una exactitud de 0.15 mm.

-Martel y cols (27) emplean circulos concéntricos y, con
un programa informatico, calculan la distancia entre los

dos centros con una exactitud de 0.08 mm.

Segun Schmalzried (28), las particulas de desgaste en las artroplastias

totales de cadera se generan en base a cuatro mecanismos fundamentales:
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- Tipo I: es consecuencia de la friccion que produce cualquier

movimiento entre dos superficies primarias bajo carga.

- Tipo II: se forma como resultado de la penetracién de la cabeza de la
protesis a través del polietileno al contactar esta con la superficie de

metal que hay detras (metal back).

- Tipo III: es una forma de abrasion debida la contaminacion de las

superficies de carga por otras particulas (particulas de cuerpo extrafio).

- Tipo IV: es el resultado de los contactos que puede haber entre otras
partes de la protesis (polietileno y cubierta de metal, tornillos y cubierta

de metal).

2.6.- LESIONES OSTEOLITICAS

Todos los materiales utilizados en las artroplastias totales de cadera son capaces
de inducir una reaccion inflamatoria granulomatosa a cuerpo extrafio. La capacidad “in
vitro” para activar los macrofagos y, por tanto, la capacidad de inducir reabsorcion 6sea
periprotésica de estas particulas, es dosis dependiente, aunque también depende del
tamafio y la forma de las particulas (29). Se calcula que el 70-90% de las particulas de
desgaste responsables de los recambios protésicos de cadera son de polietileno. El
tamafio de la mayoria de las particulas de polietileno se encuentra en un rango que es el
que mayor reactividad produce en los macréfagos: entre 0.1 y 0.5 micras (30). La forma
de las particulas de polietileno (redondeada en su mayor parte, aunque pueden tener
forma fibrilar, o presentarse de forma afilada y agrupadas) también contribuye a esta

mayor reactividad, en comparacién las menos reactivas particulas metalicas.
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El organismo es capaz de eliminar las particulas de desgaste por los espacios
linfaticos perivasculares, aunque se depositaran en diferentes estructuras de nuestra
economia (31). Cuando se excede esta capacidad de eliminacion, las particulas se
acumulan dando lugar a la formacion de granulomas a cuerpo extrafio con areas de
fibrosis y necrosis, que originan la osteolisis periprotésica y el aflojamiento aséptico del

implante.

La osteolisis es la pérdida de hueso alrededor del implante, presentandose
radiograficamente como un adelgazamiento cortical difuso o como una lesion quistica
localizada en la interfaz hueso-implante. Clinicamente es asintomatica y solo se
producen sintomas cuando se produce el aflojamiento aséptico del implante. Una vez
que aparece la osteolisis, la velocidad de su evolucion es impredecible, progresando la

mayoria de las veces (2, 10).

La osteolisis es la manifestacion de una reaccién adversa celular debido a la
fagocitosis de las particulas de desgaste, que es facilitada por efectos hidrodinamicos
locales. Las cavidades quisticas que se encuentran durante los recambios protésicos
estan ocupadas por una pseudomembrana, cuyo estudio histoldégico pone de manifiesto
una reaccion granulomatosa crénica de cuerpo extrafio con areas de necrosis. Las
células presentes en estos tejidos son macrofagos, fibroblastos, células endoteliales, o en
menor medida células gigantes multinucleadas, linfocitos, histiocitos, células
plasmaticas, osteoblastos y osteoclastos, hallandose presentes también particulas de

desgaste y detritus metalicos.

La célula principal en la patogenia de la osteolisis y el aflojamiento aséptico es
el macrofago, células del sistema mononuclear-fagocitico que regulan el proceso de

reabsorcion Osea. Las particulas de desgaste fagocitadas por los macrofagos y que éstos
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no pueden destruir activan la secrecion de factores proinflamatorios: serinproteinas
como la elastasa, catepsina G y triptasa, metaloproteasas y citoquinas, que juegan un
papel fundamental en la reabsorcion de la matriz 6sea no mineralizada. Los mediadores
liberados por los macréfagos actiian también sobre los osteoblastos, que al activarse
presentan en su membrana la proteina RANK-L (RANK-ligando), que se une al RANK
(receptor activador de la union nuclear kappa) del proosteoclasto y hace que éste se
active, reabsorbiendo el hueso. La accion del RANK-L es inhibida por la
osteoprotegerina, que lo inactiva y por tanto impide la activacion y diferenciacion de los

osteoclastos.

Otros mediadores han sido identificados en la patogenia de la osteolisis y el
aflojamiento aséptico, tal es el caso del 6xido nitrico que, producido por los macréfagos
tras la fagocitosis de particulas de polietileno, regularia la respuesta inflamatoria que se

produce en el proceso de osteolisis (32); asi como PGE, IL-1 e IL-6 (33).

La dinamica de liquidos periprotésicos también estd involucrada en el
aflojamiento aséptico de la cadera. Schmalzried (28) ha utilizado el término “espacio
articular periprotésico” para referirse al area de superficie global, sinovial y Osea,
expuesta a los restos de particulas. Este es menor en las artroplastias estables, ya que las
trabéculas oseas actuan como selladoras del espacio articular periprotésico ocluyendo el
paso de particulas de polietileno. Las particulas de desgaste se distribuyen en este
espacio dando lugar a un fenémeno de fibrosis e inflamacién crénica con aumento de la
presion de liquido articular, que por un fendmeno fisico aumenta directamente la
osteolisis, y por otra parte disminuye la perfusion y oxigenacion osea favoreciendo
también la necrosis del hueso (34). Ademaés de las particulas de desgaste, el fluido del

espacio articular periprotésico también permite la difusiéon de factores que directa o
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indirectamente favorecen la reabsorcion 6sea; asi las citoquinas y las metaloproteinasas

estan elevadas en el liquido articular que rodea las protesis de cadera (35).

De lo anteriormente expuesto se deduce la necesidad de la busqueda de nuevos
pares de friccion, sobre todo en pacientes relativamente jovenes (con expectativa de
vida mayor de 15 ¢ 20 afios), en los que debe evitarse el uso de pares de friccion en los
que se asocia polietileno de alta densidad (36, 37). Debe, no obstante, exigirse una
mejora de la calidad el polietileno y atender especialmente a los métodos de
esterilizacion y empaquetado. Las alternativas actualmente utilizadas son los pares

cerdmica-ceramica y el metal-metal.

2.7.- TRANSFERENCIA DE CARGAS AL HUESO

La transferencia de cargas al fémur proximal tras la artroplastia total de cadera
es un efecto deseable, pues éstas comportan un estimulo fisioldgico para la
conservacion de la masa 6sea evitando el desarrollo de osteoporosis por desuso. El
material con el que esta fabricado el véastago, su geometria y tamafio, asi como el modo
y la extension de la fijacion, alteran notablemente el patron de transferencia de las
cargas al fémur. Tanto en la clinica como mediante el analisis de modelos de elementos
finitos, los vastagos de titanio muestran una notable reduccion del puenteo de fuerzas a
nivel de fémur proximal respecto a implantes de cromo-cobalto debido a su mayor
elasticidad, lo que se traduce en una menor pérdida 6sea a este nivel. Sin embargo, este
factor no debe analizarse separadamente respecto al tamafio del implante. El uso de
vastagos grandes, con gran relleno femoral en metéfisis y por tanto muy rigidos,
ocasiona puenteo proximal de fuerzas al transmitir distalmente las cargas. El beneficio
que representa el uso de aleaciones de titanio debe considerarse respecto al tamafio del

implante ya que la ventaja en cuanto a la rigidez se pierde con aumentar tan s6lo una
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talla el vastago femoral de titanio. Engh y cols. (12) demostraron la existencia de mayor

reabsorcion proximal con vastagos mayores de 13,5 mm de diametro.

La transferencia de cargas es afectada también por la longitud del vastago; de tal
forma que los vastagos largos determinan un anclaje distal del mismo y por ello una
transmision de fuerzas a la punta del implante, ya que es la parte que de forma mas
constante contacta con el hueso cortical. La cortical diafisaria presenta un crecimiento
0seo superior y de mas fuerza que el hueso esponjoso, por lo que se produce una
reduccion de cargas en el tercio proximal del fémur causando una considerable
osteoporosis por desuso en esta region (4, 12). Asimismo, la mayor longitud del
implante condiciona una mayor rigidez, lo que hace que la transmision de cargas se
lleve a cabo a través del implante hacia zonas diafisarias, desfuncionalizando el hueso

proximal y haciéndolo mas fragil con el tiempo (stress-shielding).

Por ello, para mantener un buen stock 6seo en el tercio proximal del fémur es
necesaria la transferencia proximal de fuerzas (4, 38). Asi, muchos vastagos no
cementados tienen recubrimiento poroso unicamente en su tercio proximal, con el fin de
procurar un crecimiento 6seo s6lo en su porcion metafisaria, y ser por tanto la unica

region del vastago que transmita cargas axiales.

Como acabamos de referir, el implante femoral debe transmitir la carga en la
parte proximal del fémur, pero esta necesidad no debe exceder la capacidad del vastago
para reducir el micromovimiento en la estabilidad proximal inicial; si no es asi , se
genera un excesivo micromovimiento proximal (mayor de 150 micras) y falla el
implante al no conseguir la fijacion inicial del mismo sobre la que se produzca la
osteointegracion, por lo que los posibles efectos beneficiosos asociados a una

transmision de cargas predominantemente metafisaria no llegaran a producirse (10, 39).
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2.8.- FIJACION DEL IMPLANTE

Como hemos citado anteriormente, los implantes no cementados de cadera se
desarrollaron como una alternativa de tratamiento para pacientes jovenes y activos, en
quienes los implantes cementados de primera generacion se asociaban a una elevada
tasa de aflojamientos asépticos y fallos mecanicos. Esos implantes basan su durabilidad
en una adecuada estabilidad primaria que depende del disefio y técnica de colocacion,
capaz de proporcionar una estabilidad inicial al implante que permita la fijacion
secundaria u osteointegracion, por la que se consigue el bloqueo de los componentes

merced al crecimiento del hueso en su superficie (4).

Actualmente, se considera que la calidad de la fijacion inicial es uno de los
factores mas importantes de éxito del implante. Esta fijacion inicial debe ser rigida para
que el micromovimiento entre hueso e implante sea bajo. La incidencia de migracién
temprana del vastago femoral no cementado se ha cifrado ente el 4-9% (40).
Actualmente, se propone que un desplazamiento distal radioldgico, no progresivo e
inferior a 3 mm, no representa un fracaso de la prétesis, sino mas bien un asentamiento
de la misma en el canal femoral (41), por lo que desplazamientos superiores a los
sefialados serian consecuencia de una falta de estabilidad inicial del implante, y la

consiguiente ausencia de osteointegracion.

El vastago femoral es sometido a altas cargas axiales y de torsién que pueden
conducir a micromovimiento de la interfase hueso-implante. Este micromovimiento
durante el postoperatorio inmediato, junto a escaso contacto hueso-implante o excesivo
estrés, puede ser responsable de un crecimiento 6seo menor de lo esperado y una mayor
aparicion de capa fibrosa que conduzca al fracaso de la fijacion sélida (8, 42). No se ha

determinado el valor del micromovimiento aceptable, pero se ha sugerido que el
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desplazamiento relativo entre hueso e implante debe ser menor de 150 micras (43). Son
las cargas fisioldgicas de torsion, més que las cargas axiales, las que pueden producir
micromovimiento por encima de estos niveles considerados aceptables, de tal manera
que la resistencia a la torsion constituye el punto débil de la fijacion de los componentes
femorales. En vastagos mas flexibles el micromovimiento es mas notorio en la zona

proximal, mientras que en componentes mas rigidos lo es en la distal (4).

3.- SISTEMAS DE MEDICION DE DENSIDAD MINERAL OSEA

La osteoporosis es una importante enfermedad metabdlica caracterizada por una
pérdida progresiva de masa dsea. En este proceso el riesgo de fractura es mayor, por
ello, su diagndstico, basado en la cuantificacion de la densidad mineral 6sea, puede
influir en una actuacion precoz que disminuya la incidencia de las complicaciones
derivadas de esta enfermedad. La capacidad para medir el contenido mineral del hueso
en vivo estd llegando a ser una técnica cada vez mas importante y viable en el
diagnostico radioldgico. Utilizando tales determinaciones, puede ser posible detectar
precozmente la osteoporosis, predecir los sitios con riesgo de fractura y monitorizar
tanto la evolucion de la enfermedad como su respuesta al tratamiento. Gracias al
desarrollo de técnicas no invasivas para el diagnostico precoz de la osteoporosis,
contamos con distintos métodos capaces de valorar cuantitativamente la masa 6sea asi
como su evolucion a lo largo del tiempo, lo que nos permite valorar de forma objetiva

los cambios adyacentes a un implante metalico (4, 7, 44, 45, 46, 47).
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3.1.- RADIOLOGIA TRADICIONAL

Las radiografias de rutina no son suficientes para diagnosticar una pérdida 6sea
precoz, debido a que mas del 30% de la masa 6sea puede perderse antes de que sea
detectado un cambio radiografico notable. Este método, y los indices semicuantitativos
que se emplean, poseen gran variabilidad intraobservador, por lo que son considerados
poco sensibles. Se ve afectado por la variabilidad en la técnica de exposicion utilizada
cada vez, los errores de colocacion y la superposicion de otras estructuras corporales, lo

que la convierte en una técnica cualitativa de escaso valor diagnostico (4, 10).

En lo referente al estudio de la remodelacion oOsea, es clasica la division del
hueso periprotésico en las 7 zonas de Gruen para el vastago y en 3 areas de Charnley y
DeLee para el acetdbulo (4, 45); siendo posible detectar cambios tan evidentes estas
zonas como la osteolisis periprotésica o el hundimiento del véstago. El andlisis
radiografico de las protesis no cementadas ha permitido detectar una serie de signos
cuyo significado contintia siendo controvertido: lineas radiolucentes periprotésicas,
esponjializacion del célcar, hipertrofia cortical distal, esclerosis por debajo de la punta
(pedestal), ensanchamiento del canal medular y densificacion endostal adyacente a la
zona de recubrimiento. Engh y cols (48) definieron el significado de estos hallazgos
radiologicos y establecieron, a partir de ellos, unos criterios que permitian definir si la
fijacioén de una protesis era Osea, fibrosa estable, o fibrosa inestable. Estos criterios han
sido cuestionados posteriormente por diferentes autores (49, 50, 51) para los que la
aparicion de lineas radiolucentes en los dos primeros afios tras la intervencion tiene un
alto valor predictivo de fracaso de la proétesis, al igual que el cambio de posicion del

vastago.
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La radiologia convencional también permite evaluar y clasificar la formacion de
hueso heterotopico de acuerdo a la clasificacion de Brooker (52) e indicar la existencia
o no de respuesta del hueso para adaptarse a la nueva situacion biomecanica, segin la

Ley de Wolff, sin cuantificar de modo preciso esa respuesta.

3.2.- RADIOGRAMETRIA

Se trata de un método semicuantitativo de densitometria O6sea en el cual se
incluyen mediciones derivadas de las radiografias. El enfoque utilizado mas
comunmente es la determinacion de los indices metacarpianos, ya que los
metacarpianos presentan una serie de ventajas que no presentan los grandes huesos

tubulares como:

- Distancia hueso-placa minima.

- Ausencia de interposiciéon muscular.

- Ausencia de rotaciones.

- Diafisis en forma circular en su eje trasversal.

- Hueso cortical homogéneo.

- Porosidad cortical minima.

Esto requiere radiografias con detalles finos y compara el grosor de la cortical
con la anchura total del hueso en la parte media de la diafisis de dos metacarpianos al
menos. A partir de tales mediciones se calculan varios indices derivados del volumen
cortical 6seo. Este enfoque no es correcto, debido a que no se tiene en cuenta la

reabsorcion intracortical y las irregularidades de los mérgenes corticales y depende de la
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posicion al hacer la radiografia. La técnica estd disponible ampliamente y es simple,

ademas supone una minima exposicion a la radiacion.

Presenta una fiabilidad del 90% y un coeficiente de variacion del 5-10%. Hasta
la llegada de las técnicas de absorciometria dual fotonica con rayos X, se sefialaba como
la técnica con menor coeficiente de variacion y de mejor reproductibilidad, por lo que se

indicaba en estudios de seguimiento terapéutico.
No se aplica en el estudio de la remodelacion periprotésica.
3.3.- ABSORCIOMETRIA RADIOGRAFICA

Es otro método semicuantitativo de densitometria 6sea. En éste, una zona
periférica con poco tejido blando suprayacente, como la mano, es radiografiada
simultaneamente con un estandar de aluminio. Entonces se utiliza un fotodensitometro
para comparar la densidad de los huesos con el estindar de aluminio. Este método
presenta errores, debido en parte al haz ancho de rayos X, los cuales se atentian de

forma diferente por los distintos tejidos.
No se aplica en el estudio de la remodelacion periprotésica.
3.4.- ANALISIS DE LA ACTIVACION DE NEUTRONES

Esta técnica, empleada por primera vez en 1970 por Cohn y Chamberlain (53)
por separado, busca estimar el contenido organico total de calcio. Se bombardea con
neutrones un segmento o0seo desde dos fuentes; el segmento mas frecuentemente
utilizado es la mufieca dispuesta horizontalmente. Ello hace que el Ca*® (isdtopo estable
del calcio natural y ademés poco abundante, alrededor del 0.185% del calcio total) se
transforme en Ca®, facilmente desintegrable, produciendo fotones gamma de alta

energia en cantidad proporcional a la masa de calcio estable expuesta, que son
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detectados por un escintilador de loduro Sddico. La exactitud y precision de este
método son mayores del 95%, pero la dosis de radiacion es alta y la disponibilidad de

fuentes de neutrones esta limitada a unos pocos centros.
No se aplica en el estudio de la remodelacion periprotésica.
3.5.- DISPERSION DE COMPTON

Otro método de medicion de la densidad mineral 6sea es mediante el estudio de
la proporcion de Compton de una dispersion coherente cuando un tejido es
bombardeado con radiacion ionizante. Esta es una herramienta puramente de
investigacion. Con este método una proporcion de la radiacion incidente se trasmitira
completamente, pero parte se absorberd o dispersard. La radiacion absorbida es
parcialmente dependiente de la energia del haz, pero también depende de las

propiedades fisicas de los tejidos.

La dispersion de Compton depende sélo de la densidad de electrones, pero la
dispersion es proporcional al cubo del numero atomico del tejido. Mediante la
colimacion del haz de rayos X en una direccion y reuniendo los dispersos de una forma
colimada en angulos rectos, se define el voxel (g/em®) de tejido estudiado. La
proporcion de dispersion coherente respecto a la dispersion Compton define la densidad

mineral osea.
No se aplica para el estudio de remodelacion periprotésica.
3.6.- ECOGRAFIA

Los ultrasonidos (ondas de sonido de alta frecuencia que no son perceptibles por
el oido humano) utilizados para el diagnostico abdominal trabajan con una frecuencia de

2,5 a 10 MHz. Para su aplicacion al estudio 0seo esta frecuencia debe ser muy inferior:
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200-600 KHz. Asi se propagan los sonidos a través del hueso y la diferencia entre la
cantidad de propagacion con frecuencias diferentes a través del mismo hueso produce
informacion sobre la estructura de éste de forma similar a la absorciometria de fotones
doble y a la absorciometria con rayos X de doble energia. Este concepto se denomina

banda amplia de atenuacion ultrasonica (BAU).

Como era de esperar, los pacientes con osteoporosis tienen una BAU mas baja
que los sujetos normales. La medicion de la BAU requiere un hueso periférico con
escaso tejido blando suprayacente, y normalmente se utiliza el calcaneo. Los métodos
ecograficos proporcionan detalles tanto de la densidad como de la estructura Osea.
Ostlere (54) demostrd que la BAU puede predecir la masa 6sea axial y diferencia entre

mujeres osteoporoticas y no osteoporaticas.

La utilidad de esta técnica viene limitada por ser aplicable unicamente en huesos

periféricos. No se ha usado para el estudio de la remodelacion 6sea periprotésica.
3.7.- ABSORCIOMETRIA FOTONICA SIMPLE (SPA)

Desarrollada a partir de 1963 por Cameron y Sorensen (4, 54), se basa en el
calculo de la atenuacion que experimenta un haz monocromatico de fotones al atravesar

'*®, que emite fotones

una estructura osea. Utiliza como fuente de radiacion el isétopo
con una energia de 28 Kev, con una dosis baja de radiacién (0,1 mSv). Se realiza en

antebrazo o calcaneo y analiza el hueso cortical del esqueleto periférico. El analisis se

realiza con la zona a estudiar sumergida en agua. Presenta un fiabilidad entre el 5 y 8 %.
3.8.- ABSORCIOMETRIA FOTONICA DUAL (DPA)

Se desarrollé para compensar la absorcion de los tejidos blandos en las zonas de

medicion femoral y vertebral. Con este método se obtienen datos a partir de 2 fuentes
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de radioisotopos con diferente energia fotonica. La fuente de fotones usualmente es el

Ga'>?, que emite fotones con energias de 44 y 100 Kev.

Esta técnica permite el andlisis del raquis, pero es de uso limitado ya que
estructuras calcificadas como osteofitos o calcificaciones aorticas determinan
mediciones falsamente elevadas (4, 54). Ademas, debe renovarse la fuente de fotones
cada 12-18 meses, de modo que la edad de esta fuente afecta a la reproductibilidad de la
prueba. Tiene una fiabilidad del 94-96%, reproductibilidad del 98-99% y un coeficiente
de variacidon que oscila entre el 1-4%. Utiliza bajas dosis de radiacion: 0,05-0,15 mSv

en piel y 0,02 mSv en gonadas.
3.9.- ABSORCIOMETRIA DUAL RADIOGRAFICA (DEXA)

Muchos de los problemas que presenta la absorciometria fotonica dual fueron
superados con la llegada de la absorciometria con rayos X de doble energia (DEXA). En
lugar de una fuente inestable de is6topos que tenia que reponerse cada 18 meses, el haz
de doble energia de fotones esta producido por un tubo de rayos X. Esta técnica se basa
en el calculo de atenuacion de dos picos de energia al atravesar la zona del organismo a
explorar, generalmente columna vertebral o cuello femoral. El tubo de rayos X emite
fotones de 70 y 149 Kev, con escasa dosis de radiacion (menos de 0,1 mSv en la piel y
0,02 mSv en médula 6sea) siendo esta un 20% menos que la de absorciometria fotonica

simple.

Las dos determinaciones efectuadas con la energia espectral, alta y baja, se
obtienen a través de la conmutacion rapida de una fuente de alta tension con un filtrado
fijo o a través de un filtrado previo variable con cerium o samario. Tienen las siguientes

caracteristicas:
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- Error de precision del 0,7-15% en vértebras, 1,52% en fémur y 1-1,5% en

radio.

- Error de exactitud del 2%, que puede aumentar hasta el 10% en obesos.

- Variacion interexploracion del 1%.

Los valores se subestiman en caso de sobrecarga ponderal importante y en
pacientes con volumen 6seo inferior al de la poblacion de referencia. Inversamente, los

resultados se sobreestiman en paciente de mayor altura (> 180 cm).

Se ha comprobado la correlacion de los datos por DEXA y los datos
histomorfométricos obtenidos después de biopsia de cresta iliaca en pacientes
osteoporoticos, encontrandose una correlacion satisfactoria tanto en el contenido como

en la densidad mineral dsea.

3.10.- TOMOGRAFIA COMPUTERIZADA CUANTITATIVA

La TAC cuantitativa es casi tan precisa como la absorciometria dual
radiografica, que en gran parte trabaja de la misma forma que la TAC en la obtencién
de imagenes. Después de hacer el topograma lateral, se hacen cortes en la parte media
de las vértebras, paralelos a los platillos vertebrales, con el paciente situado sobre un
fantomas que contenga tubos con varias concentraciones de fosfato de hidrégeno

potasico (K,HPOy,), que acttia como calibracion.

Se elige una region de interés de la parte central del cuerpo vertebral y se mide
el namero inferior de TAC en unidades Hounsfield; esta medicion se compara con los
tubos de calibracion para producir la densidad mineral 6sea de gramos por centimetro
cubico. Las variaciones del operador en la determinacion de la posiciones de la region

de interés pueden ser un problema para alcanzar una TAC cuantitativa precisa, pero esto
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se supera parcialmente con la utilizacion de un sistema de seleccion de cortes
automatizado que aumente la precision, de modo que se acerque a la de la DEXA. Un
cambio de Imm de la posicion de la region de interés puede resultar en una diferencia
de un 1% en la densidad mineral 6sea (53). En manos expertas, la precision de esta
técnica se aproxima a la de DEXA, pero a expensas de una mayor dosis de radiacion
(2-10 mSv; 1-3 mSv en aparatos mas modernos), lo que contraindica exdmenes

seriados.

Es el tnico método que estudia la masa 6sea por unidad de volumen. Tiene la
ventaja de permitir medir el hueso trabecular de los cuerpos vertebrales, pero la

presencia de grasa en la médula 6sea puede ocasionar errores en las determinaciones

(4).

Estudios recientes han demostrado que la osteodensitometria mediante TAC es
un método fiable para determinar la DMO periprotésica, discriminando ademas entre

pérdida de hueso trabecular y cortical (55).

3.11.- RMN

Se ha demostrado la viabilidad de la RMN cuantitativa de la médula 6sea. Los
tiempos de relajacion T1 y T2 de la columna vertebral lumbar han mostrado una
progresiva disminucion con la edad en ambos sexos, con la excepcion del parametro T2
en mujeres, fendmeno explicable por la sustitucion de la médula hematopoyética por
medula grasa. Una pérdida del contenido mineral 6seo mas rapida y significativa puede
ser responsable de las observaciones de los valores de T1 y de T2, que son ligeramente
mayores entre mujeres ancianas que entre hombres de edad comparable. Esto es debido
a que el deposito de grasa dentro de la médula 6sea tiende a variar de forma

inversamente proporcional con la densidad trabecular 6sea. Quizds en un futuro las
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imagenes de RM puedan ser capaces de predecir indirectamente la densidad oOsea

trabecular.

No se aplica al estudio de la remodelacion dsea.

3.12.- HISTOMORFOMETRIA

Se realiza sobre hueso esponjoso sin descalcificar obtenido por biopsia de cresta
iliaca. Es el método mds directo y preciso para el andlisis estatico y dinamico de la
actividad 6sea, asi como para la evaluacion cualitativa del tejido esquelético. Sin
embargo, la invasividad del procedimiento y la complejidad técnica para la preparacion
y lectura de las secciones no descalcificadas determinan la inviabilidad de la biopsia

Osea en el diagndstico rutinario de osteoporosis.

No se usa para el estudio de la remodelacion dsea.

De lo anteriormente expuesto, se deduce que la absorciometria dual radiogréafica
(DEXA) es la técnica de eleccion para valorar de forma fiable y precisa los cambios
densitométricos periprotésicos que se producen tras la artroplastia total de cadera. Por
ello, diferentes autores la han seleccionado para cuantificar, estudiar y comprender

dichos cambios (7, 11,45, 56, 57, 58, 59, 60).

La validez de la densitometria para el estudio de la remodelacion oOsea es
maxima cuando se usa en estudios longitudinales que incluyen una determinacion
preoperatoria, y permite realizar comparaciones prospectivas entre distintos tipos de

implantes (4, 45, 60).
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Asi, el uso de la radiologia tradicional para la evaluacion de los cambios
cualitativos de remodelacion 6sea queda obsoleto, ya que la DEXA nos permite
cuantificar el remodelado 6seo periprotésico, con las consiguientes ventajas que de eso

se derivan.

4.- COMPONENTES PROTESICOS

Actualmente existen componentes femorales y acetabulares de diversos
materiales y con multiples disefios. Los materiales més usados en la actualidad son los
metales, los polimeros y las cerdmicas. Son materiales con propiedades mecanicas,

quimicas y electroquimicas muy diferentes.

En cuanto al disefio de los mismos, pocos parecen ser claramente superiores o
inferiores a otros, sino que determinadas caracteristicas de disefio de un determinado
implante pueden proporcionar ventajas en pacientes seleccionados. Por ello, ningiin
disefio o sistema de implante es apropiado para todos los pacientes, por lo que el
cirujano debe tener un conocimiento general de los diferentes disefios. Asimismo, debe
conocer los materiales utilizados en los componentes de las protesis totales de cadera,

sus propiedades fisicas y biocompatibilidad.

Los implantes a usar en las artroplastias totales de cadera han de ser materiales
inertes (biocompatibles) con un disefio satisfactorio, proporcionando una fuerza
mecanica adecuada; y ademas, deben ser resistentes a la corrosion y tener un bajo

coeficiente de friccion en la interfase articular junto a una buena resistencia al desgaste

(61).
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4.1.- MATERIALES

4.1.1.- METALES

Los materiales metalicos tienen ciertas propiedades que los hacen ideales
para el soporte de la carga y, por tanto, se utilizan frecuentemente como

elementos estructurales para la reparacion o reconstruccion del esqueleto.

Independientemente del material elegido como implante, la superficie del
mismo serd la que entrard en contacto con el tejido del huésped. Por ello las
propiedades de la superficie de cualquier biomaterial son cruciales, pues
determinan su biocompatibilidad y resistencia a la corrosion. En la mayoria de
los metales se produce una oxidacioén y reduccion en su superficie, por lo que la
superficie metalica queda recubierta por una capa indisoluble constituida por los
productos de corrosion dando lugar a una “pasivizacion” de la superficie que la
protege del entorno. Los metales elegidos como biomateriales son aquellos que
forman superficies de “pasivizacion” y los mas utilizados actualmente son el

acero inoxidable, las aleaciones de cromo y las de titanio (4, 61).

Estos materiales pueden alcanzar una resistencia muy alta y son ductiles
(capaces de sufrir deformacion irreversible), lo que les confiere resistencia a la
fractura. Excepcionalmente se utilizan los metales en su forma pura elemental.
En el proceso de fabricacion se incrementan las propiedades de los metales por
la adicion de otros elementos, formando aleaciones para alcanzar las
propiedades mecanicas y fisicas deseadas. Del mismo modo, este proceso de
fabricacion esta en continuo progreso para minimizar los defectos que en este se
originan (burbujas de aire, vacios, suciedad) debilitando asi el componente

protésico.
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Previamente, debemos recordar los términos mas usados sobre la
resistencia de los metales para comparar las caracteristicas fisicas de los

implantes. La terminologia mas usada incluye:

- Limite elastico: es la presion maxima que puede sostener un material
sin sufrir una deformacion permanente. El metal recobra su forma

original al liberar energia.

- Resistencia limite: fuerza necesaria para producir deformacién plastica

de un material o doblarlo de forma permanente.

- Resistencia a la fatiga: fuerza que con aplicacion repetida rompera una

barra de metal de tamafo estandar.

- Fuerza tensional final: fuerza méxima que un material puede soportar

antes de romperse.

- Ductilidad: capacidad de un metal para soportar la deformacion pléstica
sin romperse. La ductilidad se mide como el porcentaje de elongacion

hasta su rotura.

- Tenacidad: capacidad de un material para absorber energia
deformandose pero sin romperse. La tenacidad conlleva ductilidad, pero

también conlleva resistencia.

- Médulo de elasticidad: es una medida de rigidez. Se calcula dividendo
la carga (fuerza) por la magnitud de deformacion (tension o esfuerzo).
Un moédulo elevado de elasticidad indica que el material es rigido; en
consecuencia un moédulo bajo indica que un material mas flexible. El

hueso posee un médulo de elasticidad mas bajo que el metal pero mayor
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que el cemento acrilico. Asimismo esta cifra es menor para el hueso
esponjoso que para el hueso cortical. La rigidez depende del mddulo de

elasticidad y de la geometria del implante (16).

En la tabla siguiente se exponen los valores del modulo de

elasticidad de los diferentes materiales:

TABLA 2
MATERIAL MODULO YOUNG
Ceramica 390 GPa
Cromo-cobalto 210 GPa
Aleaciones de titanio 110 GPa
Tantalio 3 GPa
Hueso cortical 15 GPa
Hueso subcondral 2 GPa
Cemento PMMA 2 GPa
Polietileno 1 GPa
Hueso trabecular 0.1 GPa

ACERO INOXIDABLE

Hay mas de 50 aleaciones diferentes de acero inoxidable comercializadas
actualmente. El contenido total de niquel y cromo presente en la aleacion ha de
ser al menos el 23%, ya que el cromo forma el 6xido que protege de la corrosion
y el niquel es el elemento que da tenacidad al resto del acero. El acero
inoxidable también contiene molibdeno (que aumenta la resistencia y disminuye
la corrosién) y carbono (que junto con el aumento de la resistencia provoca

también una mayor corrosion) aunque en porcentajes inferiores.
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Las ventajas de estos materiales son el bajo precio, su ductilidad y
maleabilidad; y sus inconvenientes la tendencia a la corrosion, la imposibilidad
de hacerlos porosos y el riesgo mas alto de infeccion que otros materiales. El
bajo coste y sus caracteristicas mecanicas y de biocompatibilidad hacen que este

material sea usado casi exclusivamente en cirugia ortopédica y traumatolégica.

ALEACIONES A BASE DE COBALTO

La aleacion mas utilizada en protesis es la colada de cobalto, cromo,
wolframio, niquel y molibdeno. Tienen una alta resistencia al desgaste y a la
corrosion, una biocompatibilidad suficiente y por lo general una duracién bajo
fatiga satisfactoria. La tenacidad es idonea, ya que la resistencia es
razonablemente alta, y las piezas fundidas presentan una elongacion de un 8%

hasta su rotura.

Tienen en contra un mddulo de elasticidad elevado lo que confiere gran
rigidez a los implantes favoreciendo la pérdida dsea por puenteo de fuerzas (13,
62), baja ductilidad, la posibilidad de liberar iones y provocar reacciones de

hipersensibilidad.

Durante el proceso de fundicion se debe evitar la presencia de granos
demasiado grandes, la falta de homogeneidad y la porosidad, que disminuyen las

caracteristicas antes descritas.

Los pares de friccidon metal-metal en protesis totales de cadera se basan
en una diferencia calculada de diametros cabeza-nucleo que permite un contacto

polar para lograr la articulacion de la cabeza dentro del nucleo. Si la tolerancia
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cabeza-nucleo disminuye, el contacto se hace ecuatorial y el par de friccion se

gripa.

Este par de friccion muestra una muy baja tasa de desgaste lineal (3-5
micras/afio) y volumétrico, y el nimero de particulas generadas es muy inferior a
las combinaciones con polietileno (63). También la propia friccion entre las

superficies articulares pule las grietas producidas por tercer cuerpo.

Por otro lado se ha objetivado la liberacion de iones metélicos activos
quimica y bioldégicamente a pesar de la capa de pasivizacion, y se han obtenido
altas concentraciones de iones Cr y Co en sangre y orina, a los que se atribuyen

la aparicidon de fendémenos vasculiticos y pseudotumorales.

ALEACIONES A BASE DE TITANIO

La aleacién principal que se utiliza en cirugia ortopédica es la de titanio,
aluminio y vanadio. Esta presenta una excelente resistencia a la corrosion y la
fatiga, su superficie protectora es altamente inerte y se corrige con facilidad
después de ser danada. Tiene un modulo de elasticidad que corresponde al 50%

de otros metales, lo que favorece un menor puenteo de fuerzas (4, 64).

Sin embargo, ofrece un elevado coeficiente de friccion por lo que no se
usa en superficies articulares (65). Asimismo, muestra un alto desgaste en
comparacion con otros materiales, y esto ha limitado su uso en las protesis como
superficie articular con el polietileno de peso molecular ultraclevado. Como se
ha citado anteriormente, el titanio tiene un modulo de elasticidad de 110 GPa lo

que hace que su uso en protesis cementadas incremente desfavorablemente la
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carga sobre el cemento de polimetilmetacrilato, por lo que debe evitarse su uso

en artroplastias cementadas.

Este material es considerado bioinerte y permite la osteoconduccion por
contacto, demostrando un crecimiento en superficie y un volumen de
crecimiento 6seo superior al cromo-cobalto (50, 66). Es el material de eleccion
para aplicar recubrimiento de hidroxiapatita. Demuestra una gran fuerza tensora,
elevada fuerza de fatiga y biocompatibilidad, por lo que es una opcion atractiva

para las protesis totales no cementadas.

TANTALIO

El tantalio es un elemento metélico puro, entre cuyas propiedades destaca
su alta biocompatibilidad, asi como su dureza, ductilidad y resistencia a la
corrosion. Se comenz6 a utilizar en derivaciones de marcapasos, y fue en 1995
cuando su uso fue aprobado por la FDA, aunque ya se habian disenado proétesis
que utilizaban este material como elemento de soporte estructural en pacientes

oncologicos (67).

Este material, utilizado sobre todo para los componentes acetabulares de
metal trabecular tanto primarios como de revision, tiene excelentes posibilidades
de osteointegracion que se deben a su porosidad, un volumen con un 80% de
poros interconectados de 550 micras. Sus propiedades mecanicas dependen de la
cantidad de materia que constituye el sistema y de su distribucidon, con una alta
correlacion entre el grosor trabecular y su resistencia. Su mddulo de elasticidad

el de 3 GPa, muy similar al del hueso subcondral.
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Estudios recientes han demostrado la importante osteointegracion de este
material en componentes acetabulares en un seguimiento de 8 a 10 afios,

mostrando muy bajos indices de rotacion axial y desplazamiento (68).

4.1.2.- POLIETILENO

POLIETILENO STANDARD O DE PRIMERA GENERACION

Este material se encuentra actualmente en desuso

POLIETILENO DE PESO MOLECULAR ULTRAELEVADO O DE

SEGUNDA GENERACION

Los insertos acetabulares para las protesis totales de cadera, exceptuando
los disefios de ceramica-ceramica o metal-metal, son fabricados con polietileno
de peso molecular ultraelevado; un material viscoelastico con flexibilidad
limitada bajo carga y sumamente inerte desde el punto de vista quimico. Esta
inactividad quimica es el motivo por el cual el polietileno de ultraelevado peso
molecular no presenta practicamente ninguna toxicidad aguda y por el cual
cualquier tipo de oxidacion o degradacion quimica tras el implante es muy lento.
Como desventaja, las particulas de desgaste que se generan persisten en el

cuerpo indefinidamente, ya que son insolubles en los liquidos corporales.

Estos plésticos se forman a partir de la polimerizacion del etileno. La
variable mas importante para determinar las propiedades funcionales del
polietileno es el peso molecular en las cadenas poliméricas (69). Sin embargo no
es la tnica, y no se han de olvidar que las condiciones del moldeado, los

procedimientos de esterilizacion y las circunstancias durante el almacenamiento
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afectan la durabilidad del material. Durante la manufactura se extreman las
medidas de control para evitar la variacién en sus propiedades en los lotes a la
venta. El método de esterilizacion mas utilizado es con rayos gamma (< 2.5
mRad) en atmosfera inerte. Este proceso produce un entrecruzamiento de las
cadenas de polietileno que previenen la oxidaciéon del mismo. No deben
esterilizarse con autoclave, ya que la temperatura y presion a la que se somete
puede provocar reblandecimiento y degradacion del material; ni con radiacion
gamma mayor de 2.5 mRad, ya que producen radicales libres que forman

enlaces cruzados entre las cadenas del polimero y se oxidan.

A pesar de su extendida aplicacidon, el polietileno de ultra alto peso
molecular no es un material perfecto. Uno de sus principales problemas es la
insuficiente resistencia al desgaste, liberando a largo plazo particulas de
polietileno a los tejidos circundantes, contribuyendo entre otros factores al
aflojamiento de la protesis. Asi, varios estudios (70) demuestran que por cada

paso se generan aproximadamente:
-400.000 particulas en los pares de friccion metal-polietileno.
-200.000 particulas en los pares de friccion alumina-polietileno.
-20.000 particulas en los pares de friccion metal-metal.
-100 particulas en los pares de friccion alimina-alimina.

Estas cifras habria que multiplicarlas por la cantidad de pasos anuales
que da cada sujeto, que se estiman en 10° para una persona mayor de 65 afios,
mientras que para una persona menor de 45 afios la cantidad sera de 4,5 x 10°

pasos al afio.
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Se puede concluir que en los inicios de la cirugia protésica el principal
reto era la fijacion de los componentes al hueso, mientras que en nuestros dias el
principal problema que nos impide alcanzar una mayor duraciéon de nuestras
protesis es la articulacion de sus componentes con el consiguiente desgaste de

los mismos y liberacion de particulas que inducen la osteolisis (71).

El desgaste del polietileno y su relacion con la osteolisis y aflojamiento
protésico es un tema de actualidad, pues como se refiere anteriormente, es el
principal factor que limita la estabilidad del implante a largo plazo. Las
particulas de desgaste fagocitadas por los macrofagos y que estos no pueden
destruir activan la secrecion de factores pro-inflamatorios por parte de los
macréfagos; serinproteinas como la elastasa, catepsina G y triptasa,
metaloproteinasas y citoquinas que juegan un papel fundamental en la
reabsorcion de la matriz 6sea no mineralizada. La capacidad “in vitro” para
activar los macrofagos y por tanto la capacidad de inducir la reabsorcion dsea
periprotésica de estas particulas es dosis dependiente, aunque también depende

del tamafio y la forma de las particulas (29, 30).

POLIETILENO ALTAMENTE RETICULADO O DE TERCERA

GENERACION

Se trata de un polietileno con gran nimero de enlaces covalentes entre
cadenas adyacentes o entre distintas zonas de la misma cadena formando una
estructura tridimensional interconectada (72); lo que se consigue irradiandolo
con rayos gamma o beta que provocan la liberacion de enlaces. Una vez
conseguido, se somete a un calentamiento o fundido que hace moviles las

cadenas y permite la union de los enlaces libres.
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Un problema secundario es la oxidacion que aparece al radiar la fase
cristalina, pero que disminuye gracias a la fusién del material tras la radiacion.
Para disminuir este efecto se ha desarrollado un polietileno infundido con
vitamina E que contrarresta los radicales libres, eliminando la necesidad de
fundido post-irradiacion y ayudando a conservar sus propiedades mecanicas; lo

que aumenta la resistencia al desgaste (73).

Las ventajas de este tipo de polietileno son la mayor resistencia al
desgaste (entre 0.022 y 0.07 mm/afo), a la degradacion oxidativa, a la formacion
de fibrillas en la superficie (72) y al desgaste por tercer cuerpo. Con este
tratamiento, sin embargo, también disminuyen otras propiedades mecanicas
como el modulo de elasticidad, la ductilidad, la resistencia a la fatiga y la

fractura (74).

4.1.3.- CERAMICA

Las ceramicas avanzadas son materiales desarrollados sintéticamente.
Debido a la mejora en las técnicas de procesamiento se ha podido controlar la
microestructura y las propiedades de estos materiales ceramicos con el fin de

satisfacer las solicitaciones deseadas.

Son materiales inorganicos y no metalicos entre cuyas caracteristicas

fundamentales cabe destacar:

1.- Son materiales cristalinos, como los metales, pero debido a los pocos
electrones libres, presentan poca o ninguna conductividad eléctrica a

temperatura ambiente.
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2.- Son muy estables y tienen puntos de fusion mas altos y mayor

resistencia quimica que los metales y los materiales organicos.

3.- Son extremadamente rigidos. Sometidos a tension mecanica presentan
poca o ninguna flexibilidad, por ello la cerdmica no falla por colapso
plastico sino por rotura. El principal problema que presentan las
ceramicas es la rotura, debido a su fragilidad. Esta se puede contrarrestar
en el proceso de fabricacion, reduciendo el tamafio de las grietas que se
originan en su espesor disminuyendo asi el tamafo del poro y eliminando

impurezas (75).

4.- Médulo elastico: las ceramicas, como lo metales, tienen un modulo de
Young bien definido que no depende significativamente del tiempo de
aplicacion de la carga ni de la frecuencia de la misma, si ésta es ciclica, a
diferencia del comportamiento observado en los polimeros. Este modulo
de Young es mayor en las ceramicas que en los metales (390 GPa frente

a 210 GPa).

Las cabezas de ceramica pueden articularse con copas de polietileno o de

ceramica. No deben articularse con superficies metalicas (76, 77).

4.1.4.- NUEVOS MATERIALES: CARBURO DE SILICIO BIOMORFICO

Este material se fabrica mediante pirolisis e infiltracion de silicio fundido

en preformas de madera. El resultado final es SiC con la misma microestructura

que la madera precursora. La madera es un material compuesto que presenta una

morfologia porosa anisotropica con una excelente elasticidad, resistencia y
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tolerancia al dafio; propiedades que se trasladardn y amplificaran al pasar a la
ceramica que se elabora a partir de la misma. La topologia vegetal se mantiene a

lo largo del proceso para obtener el carburo de silicio biomorfico final.

El proceso de fabricacion mediante infiltracion de silicio en madera
manifiesta un bajo coste de fabricacion, posibilidad de fabricar piezas con
formas complejas y alta resistencia y tenacidad introducida por la estructura

fibrosa de la madera.

Este material ha demostrado tener unas propiedades biomecéanicas mas
cercanas al hueso que los implantes de aleaciones de titanio en estudios in vitro;
con una resistencia a la compresion similar al hueso (160 - 210 MPa). También
se han visto unos resultados positivos en cuanto a biocompatibilidad, con
evidencias de formacion de tejido 6seo tanto alrededor como en los poros a las

12 semanas en estudios realizados en ratas (78).

Este material se encuentra actualmente en fase de experimentacién y no

se utiliza en la fabricacion de protesis.

4.1.5.- METILMETACRILATO

Es el resultado de la polimerizacion por radicales libres de una mezcla de
particulas solidas de polimetacrilato de metilo y su mondémero metacrilato de
metilo, iniciado por peréxido de benzoilo y activada por la presencia de una
amina terciaria. Ademas, con el fin de facilitar la observacion del cemento con
técnicas radioldgicas, se afiade al polvo de cemento un agente radioopaco,

habitualmente sulfato de bario.
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Su funcién primordial es la de mejorar la distribucion de cargas entre el
implante y el hueso, aumentando la superficie de contacto y evitando la
concentracion de tensiones en ciertos puntos. Por otra parte, el llenado de la
cavidad existente entre la protesis metalica y el hueso posibilita una buena

fijacion primaria de la misma.

Las propiedades biologicas del cemento incluyen ser intrinsecamente
fragil asi como una relativa rigidez, con menos modulo de elasticidad que el
hueso (Tabla 2). Soporta bien la compresion pero falla bajo fuerzas de tension o
cizallamiento. No deben usarse con implantes con bordes agudos por el
incremento de fuerzas en una superficie pequeia. Se ha asociado una reduccion
de la frecuencia de aflojamiento aséptico del componente femoral con la mejora

de las técnicas de cementacion (77).

4.1.6.- MATERIALES COMPUESTOS

Se investiga con materiales capaces de reducir la rigidez del véstago,
tales como el poliacetal, polietileno o carbono. Se han desarrollado protesis de
cadera isoelasticas de diversos materiales poliméricos reforzados de fibras de
carbono, en un intento de eliminar la reabsorcion 6sea producida en la parte

proximal del fémur, aunque no se aplican en la préactica diaria (79, 80).

De igual modo, se comienza a emplear materiales compuestos en los
pares de friccion. Pace (81), en sus estudios emplea el PEEK (polieter-eter-
cetona) reforzado con fibras de carbono de 200 micras de longitud como inserto
en combinacion con cabezas de alumina en artroplastias totales de cadera no

cementadas. Los andlisis realizados en estudios de laboratorio demuestran
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menores tasas de desgaste que las que proporcionan los insertos de polietileno,
aunque no se dispone de resultados a medio-largo plazo. Este compuesto

presenta las siguientes caracteristicas fisicas:

-Resistencia a la traccidon: 224 MPa

-Resistencia a la compresion: 240 MPa

-Resistencia al cizallamiento: 97 MPa

4.2.- DISENO DE LOS COMPONENTES PROTESICOS

Debido al alto indice de aflojamiento de los implantes fijados al hueso adyacente
con polimetilmetacrilato, sobre todo en pacientes jovenes y activos, se desarrollaron los
componentes protésicos no cementados, con la idea de preservar al maximo el sustrato
6seo del paciente. Se distinguen, por tanto, dos grupos principales de implantes:
aquellos que usan el cemento (polimetilmetacrilato) para la fijacion, y aquellos en los
que la fijacion definitiva es bioldgica, en los que se busca una estabilidad primara por
medio de ajuste a presion o ajuste linea a linea y estabilizacién con tornillos para
posteriormente conseguir una estabilidad secundaria bioldgica por crecimiento de hueso
sobre la superficie del implante protésico. En los siguientes apartados no se describen
los componentes cementados al no ser objeto del presente estudio, pasando a exponer

las caracteristicas de los implantes no cementados.

4.2.1.- COMPONENTES FEMORALES PARA ARTROPLASTIAS NO

CEMENTADAS

Los vastagos no cementados se han desarrollado siguiendo diferentes
filosofias. En estos implantes se han propuesto modelos de fijacion diafisaria,

metafisaria o mixta; con la adicion o no de collar. Los componentes femorales
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disefiados para ser usados sin cemento poseen vastagos de encaje a presion para
conseguir una adecuada estabilidad primaria. Estos véstagos, asimismo, pueden
estar recubiertos parcialmente de una capa porosa u otras modificaciones de su
superficie con el fin de lograr un macroentrelazado con el hueso. Por ello, la
supervivencia del implante depende del crecimiento del hueso en su superficie,
que determinard la existencia de una fijacion firme y duradera. Diversos autores
recomiendan el uso de estos vastagos en pacientes jovenes al conseguir mejores
resultados clinicos y radioldgicos, menor incidencia de osteolisis periprotésica y

por tanto menor tasa de aflojamiento.

Actualmente los disefios de los vastagos porosos difieren en cuanto a
materiales, forma, localizacion de la superficie porosa y rigidez, aunque
fundamentalmente se utilizan los vastagos de cromo-cobalto (microesferas
aglomeradas-sinterizadas) y de aleaciones de titanio (malla de fibra de titanio
pura). Los vastagos con superficie porosa tienen aberturas que oscilan de 50 a
400 micras de diametro en torno al 80% de la superficie del vastago. Han tenido
su maximo exponente en el vastago AML, de disefio recto, cilindrico, de fijacion
por relleno femoral completo y de ajuste linea a linea entre el implante y un
lecho de iguales dimensiones en el fémur. Los defensores de esta filosofia
(fijacion eminentemente diafisaria) consideran que el recubrimiento de la parte
distal del vastago es de particular importancia ya que es la parte que de forma
mas constante contactard con el hueso cortical, y que es la cortical diafisaria la
que presenta un crecimiento 6seo superior y de mas fuerza que el hueso
esponjoso. En estudios con el vastago AML, Engh (82) ha demostrado que el
crecimiento O6seo en la superficie porosa fue del 35% encontrando que las

mayores areas de crecimiento 6seo se localizaban constantemente en la zona
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donde acababa el recubrimiento. El crecimiento en areas mas proximales era
inconstante y cuantitativamente menor. También se puso de manifiesto que este
modelo de crecimiento no se relacionaba con el tipo de implantacion del véastago
ni con la porosidad relativa del fémur, aunque en fémures mas osteoporoticos se
tendia a un crecimiento esponjoso o trabecular mas que a hueso compacto. Por
otro lado, se ha referido que estos implantes no cementados se asocian una
elevada incidencia de dolor en tercio medio del muslo que en algunas series
alcanza hasta el 20% de los pacientes (83), debido probablemente a un
desequilibrio localizado en torno a la punta del vastago entre la rigidez del
implante y la rigidez del hueso cuando el fémur es sometido fundamentalmente a
cargas torsionales. También se ha atribuido a un excesivo micromovimiento a

vastagos inestables por fijacion inadecuada.

Este hecho ha conducido a que algunos investigadores se pregunten si la
penetracion Osea es realmente necesaria para la fijacion de implante. Dada la
preocupacion por la resistencia a la fatiga de las superficies porosas, la
liberacion de iones metélicos y la desfuncionalizacién proximal del fémur, se
desarrollaron los componentes femorales no cementados sin revestimiento
poroso pero con recubrimiento de diferentes cerdmicas bioactivas (hidroxiapatita

o fosfato tricalcico) con el fin de conseguir la fijacion bioldgica del implante.

Asi, los véstagos de fijacion eminentemente metafisaria se desarrollaron
bajo el concepto de trasmitir las cargas al fémur de la forma mas fisiologica
posible, buscando evitar el puenteo de fuerzas y la atrofia del fémur proximal,
asi como disminuir la incidencia de dolor en el muslo (6). Estos implantes
limitan el recubrimiento a su tercio proximal, que puede ser circunferencial o

parcial. La parte metafisaria es mas voluminosa y la cola diafisaria del vastago
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tiene un papel direccional, adaptandose sin constriccion al canal femoral. Pueden
tener configuracion anatémica, con objeto de alcanzar un maximo de fijacion en
metafisis y concentrar a este nivel tanta carga como sea posible; o configuracion
en cufia proximal, buscando la estabilidad que proporciona este disefio dentro

del fémur.

Sin embargo, estos implantes no han conseguido evitar la atrofia 6sea
proximal en todos los casos. Cuando se emplearon en series sin seleccion de
pacientes la incidencia de atrofia Osea proximal y dolor en muslo fueron
semejantes al empleo de vastagos de recubrimiento poroso extenso; sdlo cuando
se implantaron en pacientes con buena calidad 6sea proximal se aprecié una
disminucién de la atrofia proximal, que aun asi también se llegaba a producir,

aunque en menor medida (6).

Ulteriores disefios han tratado de solucionar estos problemas mediante
modificaciones en la geometria del implante asegurando el contacto medio-
lateral y antero-posterior del mismo con el hueso cortical. Deben rellenar la
metafisis proximal de forma suficiente para que permita estabilidad mecéanica
inicial y fijacion bioldgica posterior, y tener suficiente area de fijacion para la

transferencia de cargas de forma progresiva desde el fémur proximal a diafisis.

Un sistema diferente de alcanzar la estabilidad primaria lo constituyen
los vastagos de fijacion por ajuste a presion, en los que un implante sin
recubrimiento poroso se fija al fémur por interbloqueo, basado en su disefio y en
la anatomia del fémur. La técnica quirdrgica incluye la preparacion de una
cavidad femoral ligeramente menor que el tamafio de la protesis, que al ser

implantada deforma tanto el fémur como el implante. Se produce una adaptacion
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elastica de las dos partes que conduce a una fuerza de altas presiones que crean
la fijacion por contacto a presion. Como el fémur es un material viscoelastico
emprende una relajacion de las tensiones, y las fuerzas de contacto con el
implante disminuyen; por este motivo, las protesis de poca longitud deben tener
un disefo en cufia de manera que cuando tiene lugar la relajacion del estrés, las
cargas axiales sobre el implante causen una ligera migracion dentro del canal y
mantengan el press-fit que proporcione suficiente estabilidad para permitir la

aposicion 0sea y la osteointegracion.

Estos implantes son rectos, de seccion rectangular, en los que la fijacion
primaria descansa en el bloqueo diafisario por el efecto cufia, aunque con los
afos han evolucionado hacia asegurar un relleno metafisario suficiente para

conseguir un bloqueo tipo press-fit.

Los vastagos mixtos de anclaje completo no han probado su eficacia.
Estos implantes estaban dotados de recubrimiento poroso en toda su superficie y
respondian a la filosofia de que a mayor superficie de recubrimiento poroso
mayor seria el area de crecimiento 6seo. Los resultados han venido a demostrar
que no es asi. Las cargas que recibe el véstago se transmiten al hueso en los
puntos en que ese alcanza el equilibrio entre la rigidez del implante y la rigidez
del hueso, que generalmente es a nivel diafisario o en el istmo femoral, segun la
calidad osea y la geometria del implante. Un ejemplo lo constituyen los véastagos
de cubierta madrepoérica de Lord, en los que a pesar del recubrimiento completo
el anclaje 6seo se producia a nivel diafisario persistiendo la atrofia Osea

proximal.

68



La adicion de collar a los véstagos tiene como objetivo reducir las
tensiones de cizallamiento y proporcionar cargas a la zona del célcar evitando su
desfuncionalizacion y posterior atrofia. Se reconoce que es asi en vastagos de
anclaje proximal completamente insertados y con apoyo eficaz en calcar, pero en
caso de no conseguirse puede convertirse en un obstaculo para alcanzar el ajuste
metafisario del implante. Obviamente, no se aplica en implantes con disefio en

cuia.

Pueden presentar diferentes recubrimientos, como superficies porosas,
rugosas, recubiertas con mallas o cuentas; o relieves que trasformen las fuerzas
de cizallamiento en fuerzas de compresion si se consigue un buen contacto

hueso-implante.

4.2.2.- COMPONENTES ACETABULARES NO CEMENTADOS

El disefio de los cotilos no cementados pasd por una etapa en la que se
pretendia obtener una fijacion mecénica en pelvis basada en el disefio
geométrico del implante, la adicion de tallos grandes o anillos roscados. Este
concepto dio paso al de fijacion biologica que buscaba la fijacion mediante el

crecimiento 0seo en la superficie metalica.

Estos cotilos disefiados para ser utilizados sin cemento deben tener una
capa metalica en la parte posterior; los disefios unicamente con polietileno han

sido abandonados.

Los fracasos observados en cotilos no cementados de 1* generacion se
atribuyeron en gran parte a la osteolisis por uso de un polietileno de poco grosor,

de escasa calidad y pobres mecanismos de bloqueo, causantes de mayor emision
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de particulas (72). Los conceptos actuales para estos componentes incluyen un
completo ajuste a presion, uso de polietileno de mejor calidad de 8-10 mm de
grosor (5 mm si se trata de polietileno de tercera generacidon), mejores
mecanismos de bloqueo, con un minimo de agujeros en la copa para disminuir el
paso de particulas hacia el hueso acetabular y el aumento de la superficie porosa

disponible para el crecimiento dseo.

Se han utilizado cinco tipos de cotilos no cementados: cilindricos,
cuadrados, troncoconicos con o sin rosca, elipticos y hemiesféricos. En la
practica, todos los disefios, excepto los hemiesféricos, tuvieron unas tasas de

fallo inaceptables.

Cotilos roscados: aunque se han referido algunos buenos resultados a

los 10 afios con cotilos troncoconicos roscados de titanio, con 98.6% de
supervivencia del implante (84), existe discrepancia con otros autores al
considerar que el roscado del cotilo tan fuerte como era posible genera
altas presiones en la interfaz rosca-hueso causando necrosis, resorcion
6sea y eventualmente sustitucion por tejidos fibrosos (85). En un modelo
de elementos finitos, Huiskes y cols (86) afirmaban que la relativamente
alta rigidez de los cotilos semiesféricos roscados causaba una
concentracion muy elevada de tensiones en los puntos de contacto rosca-
hueso, conduciendo a un aumento de densidad a ese nivel, que se seguia
de remodelado, sustitucion de la superficie de contacto por tejido fibroso
y eventualmente fallo de la interfase atornillado-hueso. En los cotilos

troncoconicos roscados se considera que la transferencia de cargas se
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desarrolla entre la primera y ultima vuelta de rosca, y que la adaptacion
del cotilo exige resecar una parte importante del hueso subcondral que
altera la distribucion y transmision de cargas con tendencia al

aflojamiento (86).

Cotilos hemiesféricos: provistos de recubrimiento poroso, se emplearon

inicialmente con un ajuste linea a linea sobre el hueso acetabular fresado
al mismo diametro que el cotilo a implantar, y se fijaban mediante
tornillos de esponjosa. Este sistema funcion6 bien, con buenos resultados

a medio plazo, aunque planteaba algunos problemas:

1.- El uso de tornillos de fijacion acarreaba el riesgo de lesion
vascular, sobre todo si excedian de 20 mm, aunque el cuadrante

posterosuperior permite el uso de longitudes algo mayores.

2.- Los orificios de los tornillos y el trayecto de los propios
tornillos podian servir de camino para la migracion de las
particulas de desgaste del polietileno, comprometiendo Ia

interfase hueso-implante.

3.- La progresiva aparicion de radiolucencia a corto o medio
plazo, sobre todo en las zonas I y II de Charnley y DeLee,
alcanzaba entre el 12-60 % a 2-7 afios, consideradas un factor

predictivo de aflojamiento del implante.

Posteriormente se desarrolld la técnica de fijacion por press-fit
por la cual un cotilo de 2 a 4 mm mayor que el diametro de la altima

fresa utilizada era impactado a presion en el acetdbulo, buscando obviar
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una fijacion suplementaria con tornillos o puntas. Como resultado de este
mecanismo las fuerzas de compresion se concentran en la cupula del
acetabulo transmitiéndose mayoritariamente a la periferia con descarga
relativa de la zona 2. Esta técnica logré reducir la incidencia y extension

de la radiolucencias.

Se han estudiado las condiciones Optimas de ajuste y estabilidad
mecanica de estos cotilos, y se sugiere que los implantes
sobredimensionados en 1 mm, con o sin tornillos, proporcionan la mejor
combinacion de ajuste y elasticidad. Con un sobredimensionado de 2 mm
se apreciaba un ajuste incompleto, con huecos en la zona II. El uso de
tornillos suplementarios no aumenta significativamente la estabilidad de
un implante con buena fijacion press-fit y no son, por tanto, necesarios.
Por otro lado, el empleo de cotilos sobredimensionados en 2 0 mas mm

aumenta significativamente el riesgo de facturas acetabulares.

Cotilos elipticos: disefiados como una hemiesfera aplanada para ajuste

por press-fit en un acetabulo 1,5 mm menor que el implante a colocar.
Este concepto propone que el empleo de cotilos hemiesféricos
sobredimensionados para anclaje por press-fit provoca una deformaciéon
del acetabulo semejante a una elipse, consiguiendo apoyo correcto tan
solo en la periferia y quedando un vacio en la zona 2. El uso de
hemiesferas aplanadas o con forma eliptica permitiria el contacto también

en la zona 2 tras impactar este tipo de cotilos.

Cotilos autoexpansivos: se trata de cotilos cuya superficie periférica esta

dividida en varias facetas, a modo de hemipetalizacion. Estos cotilos
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pueden ser hemiesféricos o elipticos, pero su sistema de anclaje es
siempre periférico, dada la expansion eldstica de sus facetas tras la
impactacion del cotilo. Se ha discutido la eficacia del sistema de
retencion del polietileno en acetdbulos con distinta calidad dsea en su
perimetro, capaces de permitir una desigual expansion de las facetas; y se
critican las fenestraciones entre las facetas que exponen amplias zonas de

hueso en contacto con el polietileno.

4.2.3.- CABEZA FEMORAL

Se han utilizado cabezas de 32, 28, 26 y 22 mm de diametro en busca de
un buen grado de movilidad. Las cabezas de 32 mm aportan mayor estabilidad a
expensas de mayor friccidbn y rotacidon excesivas, lo que ocasiona mayor
desgaste volumétrico y menor tasa de desgaste lineal. Las cabezas de 22 mm
presentan una tasa alta de desgaste lineal. El tamafio 6ptimo para las cabezas
parece ser 28mm, presentando la menor tasa de desgaste lineal, atribuyéndose

actualmente el mejor compromiso entre estabilidad y friccion (77).

Como se ha referido anteriormente, cuanto mayor es el didmetro de la
cabeza femoral mayor desplazamiento es necesario para que esta se luxe
(distancia de salto), ademés este mayor didmetro permite un mayor rango de
movilidad antes del choque entre el cuello del vastago y el reborde acetabular.
Estas dos razones conferirian mayor estabilidad a las artroplastias de cadera con

mayor diametro (88).

De acuerdo con lo anteriormente expuesto, Livemore, en un estudio de
385 protesis de cadera con un seguimiento minimo de 9,5 afos, encontro

relacion entre el tamaio de la cabeza femoral y el desgaste volumétrico y lineal.
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Las cabezas de 22 mm de didmetro se relacionaban con un mayor desgaste
lineal, y las cabezas de 32 mm con un mayor desgaste volumétrico. Este hecho
se manifiesta con un aumento estadisticamente significativo de radiolucencia en
la zona I del cotilo en aquellos implantes con diametro de cabeza femoral de 32
mm (89). Sin embargo, el uso de pares de friccién ceramica-ceramica permite el

uso de cabezas de mayor diametro sin apreciarse mayores tasas de desgaste.

Hirakawa en un estudio de 41 componentes acetabulares movilizados,
encuentra mayor concentracion de particulas de polietileno por gramo de tejido y
mayor desgaste volumétrico cuando el didametro de la cabeza femoral es de 32

mm en contraposicion de la cabezas de 26 y 28 mm (90).

5.- FIJACION BIOLOGICA DE LOS COMPONENTES PROTESICOS

Branemak en 1977 acufia el término de “osteointegracion” refiriéndose a ¢l
como el bloqueo de las piezas implantadas en el hueso gracias al crecimiento 6seo sobre
las mismas. Es un concepto que difiere en su filosofia a la fijacion que se obtiene

mediante el uso de cemento.

Dicho autor consideraba que la unidon hueso-implante debia comportarse como
una unidad y ello implica la ausencia completa de micromovimiento entre implante y
hueso. Actualmente, se considera que no existe una fijacion absoluta entre un
componente de sustitucion articular y el hueso (40) y que existen dos tipos de

movimiento entre implante y hueso:

-Un desplazamiento inducible reversible — micromovimiento- entre la zona de

carga y de no carga, cada vez que se aplica una fuerza, y que es recuperable.
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Este desplazamiento ciclico entre el hueso y el implante es aceptable si su
magnitud no aumenta progresivamente con la aplicacion de cargas, y no

destruye el hueso.

-Migracion, que es progresiva y puede conducir al aflojamiento. La migracion
temprana del véastago femoral no cementado se ha cifrado entre el 4-9 % (40).
Actualmente se propone que un desplazamiento distal radiologico, no progresivo
e inferior a 3 mm, no representa un fracaso de la protesis, sino mas bien un
asentamiento de la misma en el canal femoral (89), por lo que desplazamientos
superiores a los sefialados serian consecuencia de una falta de estabilidad inicial
del implante y la consiguiente ausencia de osteointegracion. No obstante,
Freeman (92) en su estudio realizado mediante radiologia esterofotométrica
manifiesta que el umbral de migracion vertical para predecir un futuro
aflojamiento sera de tan solo 1,2 mm. Los desplazamientos superiores a los
sefialados serian consecuencia de una falta de estabilidad inicial del implante, y
la consiguiente ausencia de osteointegracion. No se ha establecido ain la causa
del hundimiento tardio del implante. Otros autores (93) han sugerido que la
migracion distal del véastago a medio plazo estaria provocada por un excesivo
estrés, el cual seria capaz de desarrollar un fracaso por fatiga del hueso

esponjoso periprotésico.

Los materiales utilizados en artroplastia se pueden clasificar segun los criterios

de Osborn en:

-Biotolerables: cemento 6seo, acero inoxidable y aleacion de cromo-cobalto, en
las que el hueso nuevo se forma a distancia (ontogénesis a distancia), con una

capa de tejido fibroso que separa el implante del hueso.

75



-Bioinertes: ceramica de o6xido de aluminio y titanio, en los que el hueso
establece un contacto directo después de un periodo de tiempo (ontogénesis por

contacto)

-Bioactivos: son materiales ceramicos de fosfato de calcio, biolégicamente
activos. Los dos materiales que se han evaluado mas extensamente son la
hidroxiapatita y el fosfato tricalcico. Con estos materiales se consigue una
osteogénesis que permite la union mediante formacion de hueso nuevo en la
superficie. Estos materiales se usan para el recubrimiento de metales ya que
presentan una resistencia a la fatiga no adecuada para su uso como implantes que

soporten carga.

5.1.- EVOLUCION HISTORICA DE LA FIJACION BIOLOGICA

El primer intento para conseguir un componente protésico que lograra la fijacion
bioldgica del mismo al hueso se debe a A.T. Moore, quien en 1957 disefio un vastago al
que dotd de amplias fenestraciones destinadas al paso de puentes dseos con el fin de
lograr un bloqueo del implante, denominiandose este modo de fijacion bioldgica

macroscopica (“on-growth”)(93).

Posteriormente, Sivash en 1969 (95), extiende esta idea al cotilo, al que dota de
orificios y acanaladuras para favorecer el crecimiento 6seo. Otro disefio de este

concepto de fijacion “macroscopica” lo constituye la protesis de Mittelmeier (77).

Otro modelo de osteointegracion, denominado “in-growth” o fijacion
microscopica, fue introducido por Judet en 1978, al presentar una protesis con superficie
irregular, realizada en aleacion de cromo, cobalto, niquel y molibdeno, con la que se

pretende conseguir un crecimiento 0seo intersticial dentro de la superficie porosa del
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metal. Diferentes trabajos publicados demuestran que el tamafio del poro ha de ser entre
50 y 400 micras, ya que por debajo de este tamaio se produce tejido fibroso (96, 97).
Las condiciones necesarias para que se produzca crecimiento 6seo son la estabilidad
inicial y el contacto intimo del implante con el hueso. Dado que la protesis se halla
sometida a cargas es inevitable que exista movilidad en la interfaz, pero esta movilidad
debe ser menor que el tamafio del poro del implante. Si no se consigue una estabilidad
suficiente solo se produce el crecimiento de tejido fibroso (8, 9). Este concepto se
basaba en la idea de que si un material biocompatible presentaba irregularidades en su
superficie de forma y dimensiones adecuadas, puesto en contacto intimo con la
superficie 0sea podia desarrollar una reaccion inespecifica del hueso capaz de invadir
las irregularidades del implante. La protesis de Judet presentaba en su superficie
pequenias depresiones en forma de crater de 200-300 micras, destinadas a ser invadidas

por el hueso.

Con posterioridad, Lord (98) present6 un disefio de superficies excrecentes mas
regular que denomino “madrepérica”. Evitaba las aristas metalicas en los bordes del
poro que podrian causar cizallamiento del hueso neoformado en las fases iniciales si se
producia micromovimiento. Este disefio se basaba en la aposicion de esferas de 1 mm
de diametro, con base de implantacion de 0.5 mm y separacion entre esferas de 0.5 mm.
Esto permitiria la penetracion de un mamelon 6seo bien vascularizado. El metal

utilizado fue el cromo-cobalto fundido.

Engh y Pilliar introducen el recubrimiento poroso de los véastagos metalicos tras
comprobar en estudios realizados con animales que los poros proporcionan el anclaje
mas sélido en un tiempo mas corto: 8 semanas (99, 100, 101, 102). Sus experiencias se
aplicaron al disefio del implante femoral AML, pero cubierto de un polvo metalico que

creaba una superficie microporosa. Este vastago era de cromo-cobalto-molibdeno, al
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igual que el polvo incrustado en su superficie, que inicialmente recubria la totalidad del

vastago.

El disefio de esta primera generacion de protesis totales no cementadas tenia en
comun el empleo de vastagos con gran relleno diafisario, principalmente distal, gran
porcentaje de recubrimiento poroso (en torno al 80%), y se asociaron a fallo por
aflojamiento, dolor en muslo y desfuncionalizacion proximal por marcado puenteo de
fuerzas (4). Posteriormente, y con el objetivo de mejorar los resultados de estos modelos
protésicos se desarrollaron implantes femorales y acetabulares con diferente
localizacion del recubrimiento poroso en busca de una fijacion bioldgica mas

fisiologica.

5.2.- EL RECUBRIMIENTO POROSO INTERCONECTADO

Los trabajos de Engh y Pilliar (99, 100, 101, 102) demostraron que la
superposicion de varias capas de mircroesferas permitia el crecimiento 6seo a través de
las comunicaciones existentes entre los poros, lo que conllevaba una mayor resistencia
del anclaje protésico. Ademas concretaron dos conceptos basicos sobre el crecimiento
6seo en las superficies porosas: el tamafio 6ptimo de los poros para proporcionar la
osteogénesis en el interior de su superficie, y la necesidad de conseguir una fijacion
inicial rigida, para que el micromovimiento entre hueso e implante fuera bajo y pudiera
dar lugar al crecimiento 6seo sobre la superficie del implante evitando la formacién de

una interfase fibrosa.

Posteriormente se demostrdé mayor crecimiento 6seo en la zona del célcar y en la
zona diafisaria donde el vastago contactaba con el hueso cortical. La mayoria de los
poros no estaban ocupados por el tejido dseo, sin embargo, el anclaje bioldgico es tan

efectivo que resulta suficiente con que se produzca en una parte de la superficie porosa.
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Igualmente, el crecimiento 6seo en cotilos de recubrimiento poroso consigue fijacion

biologica cuando alcanza un tercio de su superficie (101).

En cuanto al espesor que debe tener esta capa porosa, este parece ser un factor
de menor importancia (34). Aunque la creacion de espacios interconectados por la
posicion de 2 6 3 capas de esferas es una caracteristica capital para conseguir un
bloqueo tridimensional de los componentes protésicos superior a las superficies de un
solo estrato, parece que casi toda la fuerza de la fijacion final se debe al bloqueo que
ocurre en la superficie, antes de que las yemas oOseas alcancen los niveles de

interconexion.

La técnica utilizada para obtener la fijacion, el “ajuste a presion”, es un tipo de
bloqueo mecanico inducido por friccidon en el que la deformacion pléstica y eléstica de
las trabéculas Oseas previene temporalmente el movimiento entre el hueso y el implante
(103). La estabilidad definitiva de este tipo de implantes depende del bloqueo mecénico
secundario proporcionado por el crecimiento 6seo en la superficie porosa: la fijacion
biologica. Para ser completo, el crecimiento 6seo necesita estabilidad inicial y ajuste
intimo en el momento de la cirugia. Sin embargo, estas condiciones son dificiles de
cumplir, y lo més frecuente es que se obtenga crecimiento 0seo parcial, debido a que la
aplicacion de estrés sobre las trabéculas causa una deformacién elastica, que si se

sobrepasa por una carga creciente provoca deformacion plastica.

5.3.- RECUBRIMIENTO DE CERAMICA DE HIDROXIAPATITA

Osborn en 1981 introduce la hidroxiapatita en el campo médico para el relleno
de lesiones periodontales (26, 105). Desde entonces en el campo de la Cirugia

Ortopédica y Traumatologia se ha ampliado su uso progresivamente, incluyendo desde
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bloque soélido (cotilos cerdmicos) a recubrimiento delgado (hidroxiapatita) que se usan

en implantes ortopédicos.

La hidroxiapatita es una ceramica de fosfato célcico muy compatible con la
biologia humana, hasta el punto que diversos autores sugieren que es el material mas
compatible de los actualmente conocidos (4, 75). Esta constituida por iones de Ca y P,
por lo que carece de toxicidad local y sistémica, no provoca respuesta inflamatoria en
sus formas solidas o particuladas, no induce la formacion de una membrana fibrosa
entre el hueso y el implante y tiene capacidad de unirse directamente al hueso receptor,
tal y como se ha demostrado en numerosos estudios (26, 76, 104, 105). Desde el punto
de vista de la bio e inmunocompatibilidad, se ha observado en estudios a largo plazo
que no altera los marcadores bioldgicos y ademads, constituye una barrera para la
liberacion de los iones metalicos de los componentes de las artroplastias (106, 107). No
se ha asociado el uso de hidroxiapatita a la presencia de osificaciones heterotopicas

severas ya que este material es osteoconductor, no osteoinductor (108).

La aplicacion en Cirugia Ortopédica y Traumatologia de la mayor parte de estos
materiales calcicos se ha visto condicionada por su limitacion primaria a soportar peso.
Para superar estas limitaciones, la cerdmica de fosfato célcico puede ser unida a un
sustrato metalico, produciendo una estructura con la fuerza del material y Ia
biocompatibilidad de la cerdmica. El recubrimiento de titano con plasma spray de
hidroxiapatita ha mostrado tener aproximadamente las mismas propiedades mecénicas
que el sustrato metélico solo. Osborn concreta las condiciones que debe reunir esta

union quimica metal-hidroxiapatita: compatibilidad quimica entre ambas fases,
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semejante al coeficiente de dilatacion y biocompatibilidad y resistencia de esta interfase

en medio fisiologico (4).

Diversos autores han estudiado la calidad de la interfase hueso-implante en
superficies con y sin recubrimiento de hidroxiapatita. Cook (108) encontr6 que la
resistencia a la traccion de implantes con hidroxiapatita entre 3 y 32 semanas tras la
implantaciéon era mayor que los controles no recubiertos: 6-7 Mpa frente a 1 Mpa.
Supuso que el incremento de la fuerza era debido a la carencia de tejido fibroso de
interposicion entre la hidroxiapatita y el hueso, en contraste con la interfase titanio-
tejido fibroso-hueso del grupo control. Ozawa (108) demuestra que la hidroxiapatita y
los materiales ceramicos cristalinos proporcionan una situacion favorable para que las
células de la médula 6sea se diferencien en osteoblastos, produciendo una elevada
cantidad de tejido 6seo sobre las superficies de los implantes, superior al que se forma
directamente sobre el titanio. Geesink (110, 111) encuentra proliferacion 6sea en la
superficie del implante con hidroxiapatita a partir de las 6 semanas, momento en que
todos los huecos entre el hueso y el implante desaparecian. Los controles no recubiertos
de hidroxiapatita mostraron ausencia de induccién de hueso nuevo y una gruesa capa
fibrosa en torno a al implante. Los estudios histoldgicos confirmaron que los defectos
de hasta 2 mm en torno al implante habian sido rellenados por hueso a las 6 semanas, y
que la union hueso-recubrimiento de hidroxiapatita se mantenia al afio de la
implantacion. Dalton y Tonino (112, 113) estudiaron el efecto de ajuste operatorio y el
recubrimiento de hidroxiapatita en la respuesta bioldgica y mecanica, encontrando que
la fuerza de anclaje y el crecimiento 0seo se afectan significativamente por espacios en
la interfase hueso-implante mayores de 1 mm. Con pocas excepciones, la hidroxiapatita
aumenta la fuerza de anclaje y la cantidad de tejido 6seo para todos los periodos en

espacios menores de 1mm, sugiriendo que en los casos con compromiso del ajuste
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operatorio de un montaje, la hidroxiapatita puede ayudar a incrementar la estabilidad a
largo plazo del dispositivo. También se produce crecimiento 6seo, como se demuestra

en los estudio post-mortem, en zonas del vastago no cubiertas por hidroxiapatita.

Geesink y Furlong utilizaron las primeras aplicaciones del recubrimiento de
hidroxiapatita en ortopedia humana (110, 115). Los seguimientos actuales demuestran
que estos recubrimientos mantienen una funcién y estabilidad fiables a largo plazo. Los
resultados clinicos a 10 afios son excelentes, reportando casuisticas con menos de 3%
de aflojamientos y migraciones tardias y mas del 85% de excelentes y muy buenos
resultados valorados con la escala clinico-funcional de Merle D’Aubigné que

demuestran una excelente osteointegracion del implante (116).

En estudios histolégicos post-mortem, Furlong y Osborn (115) demostraron que
la hidroxiapatita reducia a la mitad el tiempo de reparacion 6sea, dando lugar a una
fijacion permanente observada en la 7* semana. Igualmente, insistieron en el concepto
de bilateralidad del crecimiento 0seo, expresdndolo como osteogénesis simultanea y
paralela igual en la superficie endostal que en la superficie cerdmica de la
hidroxiapatita. Indica que el crecimiento del hueso nuevo se realiza conforme a los
nuevos patrones de estrés, por lo que no parecen zonas de remodelacion excesiva, y
dieron por sentado que este nuevo hueso esponjoso ya transmitia cargas. Tonino (113),
también en estudio histologicos post-mortem constata los enunciados anteriores, pero
afirma que la reabsorcion de la hidroxiapatita es proporcional a la remodelacion 6sea
periprotésica que tiene lugar en el fémur y a la actividad fisica el paciente. Atestiguan
que el porcentaje observado de osteointegracion del implante es casi constante y no
depende de la cantidad de hidroxiapatita residual, densidad de masa dsea periprotésica o

del tiempo transcurrido desde la implantacion.

82



Asi, la hidroxiapatita induce la formacion de una union fisico-quimica de una
apreciable fuerza mecanica entre el hueso neoformado y el recubrimiento, aunque dada
la pobre resistencia a la fatiga del recubrimiento, la fijacion del implante no puede
depender de la union desarrollada entre el recubrimiento y el hueso neoformado. De este
modo, el papel del recubrimiento de hidroxiapatita es la incorporacion Osea acelerada
del implante, que evite en la manera de lo posible, el micromovimiento y la migracion
temprana del mismo. Esto permite que las fuerzas de compresion se transmitan por toda
la interfase de la superficie macroscopica. A su vez, crea una zona de interseccion
amplia entre hueso e implante que proporciona un mayor volumen dseo para el anclaje
eficaz, superior al que se produce con la superficie porosa clésica, con una transferencia

mas fisioldgica de cargas.

Una vez conseguida la osteointegracion del implante, se da paso a la
remodelacion osea. El recubrimiento de hidroxiapatita del implante osteointegrado, con
bloqueo mecanico del hueso, es reabsorbido lentamente por el hueso adyacente en un
proceso de remodelacion, conociéndose que en los primeros meses se reabsorben entre
10 y 15 micras de recubrimiento (114). Junto a este proceso se deposita hueso
directamente sobre el metal rugoso subyacente, que mantiene el bloqueo mecanico y
proporciona una fuerte fijacion. Se produce también resorcion del recubrimiento, ya que
la HA es soluble en un pH menor de 4.2, y los osteoclastos y macréfagos pueden
producir un microambiente acido con pH entre 3-3.6, que disuelve lentamente la HA
(116). Esta misma bioresorcibilidad evita la reaccion destructiva por cuerpo extrafio
producida por acimulo de materiales no reabsorbibles como el polietileno o el cemento.
Por otro lado, el grosor del recubrimiento es un factor critico, ya que si es excesivo,
favorece la laminacion y fragmentacion del implante que provocaria movilidad y

aflojamiento. Se considera que el grosor debe ser menor de 100 micras.
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En conclusion, el recubrimiento bioactivo debe usarse s6lo por su capacidad de
osteoconduccion. Una vez obtenida la osteointegracion gracias a las propiedades
osteoconductoras de la hidroxiapatita, la remodelacioén 6sea en torno al implante puede
reabsorber progresivamente el recubrimiento sin comprometer la fijacion. Por ello, si
bien la hidroxiapatita es una caracteristica util de una protesis, su presencia carece de

efecto sin un disefio del implante y técnica quirtrgica correctas (107).

Se ha demostrado que la estructura del material y su quimica controlan la tasa de
disolucion de las ceramicas de fosfato calcico. Asimismo, otros estudios demuestran
que la cantidad de hidroxiapatita residual en estudios post-mortem es mayor en la region
distal de la metéfisis en vastagos con recubrimiento del tercio proximal del vastago que
en el tercio proximal, por lo que estos autores deducen que la reabsorcion de la capa de
hidroxiapatita esta mediada por células y depende de los procesos de remodelacion osea

(113).

En estudios in vitro se ha demostrado que el fosfato tricalcico se disuelve mas
rapido que la hidroxiapatita. Se sugiere que en mezclas de fosfato tricélcico e
hidroxiapatita, la tasa de reabsorcion serd directamente proporcional a la concentracion
de fosfato tricalcico en la ceramica (116). Por otro lado, también se conoce que el area
de superficie es otro factor mayor en la determinacion de las tasas de disolucion, que

puede ser mayor en areas mas grandes.

No obstante, estudios recientes (117) no han encontrado ventajas clinicas cuando
estudiaron protesis de disefio semejante con o sin recubrimiento de hidroxiapatita. Fue
evidente el aumento de densidad por hipertrofia del hueso esponjoso proximal, y

radiologicamente parecia existir mejor fijacion dsea tanto en vastago como en
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acetabulo. Sin embargo, estos autores no demostraron una ventaja clinica a los 10 afos

sobre implantes sin hidroxiapatita.

6.- REMODELACION OSEA

El proceso de remodelacion 6sea comienza cuando una parte del hueso es
reemplazada por un implante de caracteristicas mecénicas diferentes. Las tensiones
internas y externas de hueso cambian, incluso manteniéndose las cargas externas, por lo
que de acuerdo a la ley de Wolff se produce un remodelado adaptativo que cambia la
silueta y organizacién estructural interna del hueso, para adaptarse a los nuevos
requerimiento biomecanicos. Aunque la capacidad de adaptacion del hueso es una
ventaja bioldgica, no siempre es positiva cuando se incluyen implantes; el motivo de

esta contradiccion es simplemente que el implante no se adapta al hueso receptor (4)

Al colocar un vastago en el canal medular tienen lugar dos cambios importantes

en el mecanismo de transferencia de cargas:

-Las cargas desde la articulacion de la cadera que se transfieren a través de la
estructura trabecular metafisaria y la cortical, se transfieren ahora por la interfase

hueso-implante.

-Las cargas antes soportadas por el hueso, ahora son compartidas por el vastago
y el hueso. Este reparto de cargas causa puenteo de fuerzas de las tensiones
normales. Como resultado, las tensiones en el hueso son menores de lo normal y

el hueso se reabsorbe para adaptase a la nueva situacion (86).

Se ha buscado establecer, mediante la observacion de la radiologia

convencional, la cantidad y la calidad de la resorcion 6sea que se produce tras el
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implante de un vastago femoral y su posible relacion tanto con factores mecéanicos
(propios de cada modelo protésico) como biologicos (dependientes del huésped). Sin
embargo, los datos referidos a aspectos cuantitativos no han podido ser determinados
hasta la utilizacion de métodos absorciométricos, entre los cuales la DEXA se ha

mostrado particularmente efectiva (53, 60).

El proceso de remodelacion dsea es distinto a la osteolisis o resorcion tardia que
se produce en Ila interfase de un implante previamente estable, causada
mayoritariamente por la reaccion a cuerpo extraiio inducida por particulas de
polietileno. Esta osteolisis periprotésica se advirti6 inicialmente en prétesis cementadas
(mal denominada “enfermedad del cemento”), pero posteriormente se ha visto en

vastagos no cementados, tanto de cromo-cobalto como de titanio.
6.1.- FACTORES QUE INFLUYEN EN EL REMODELADO PERIPROTESICO

Para explicar la atrofia dsea proximal secundaria a una artroplastia de cadera se
ha trabajado sobre la hipdtesis de un proceso de remodelacion-adaptacion del hueso ante
la andmala transferencia de la carga mecénica, de acuerdo a los principios de la ley de
Wolff. Asi la carga seria conducida distalmente por el implante hacia la diéfisis, en vez
de distribuirse por el hueso esponjoso metafisario, dando lugar a una
desfuncionalizacion proximal. Con el objeto de determinar qué elementos condicionan
la anormal transferencia de carga, se han evaluado tanto factores mecanicos, que

implican al propio implante; como biologicos, relacionados con el hueso receptor.

Con la incorporacion de métodos absorciométricos, en especial la DEXA, se ha
intentado establecer una correlacion entre la magnitud de pérdida osea y distintos

factores.
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6.1.1.- SEXO

Respecto a la posible influencia que puede ocasionar el sexo de los
pacientes sobre el remodelado periprotésico, hay autores (11, 119) que refieren
mayor pérdida de densidad mineral 6sea en mujeres, sobre todo en el area 7 de
Gruen, a pesar de partir de tasas idénticas respecto a varones en el preoperatorio.
Algunos autores (4, 11, 118), al cuantificar el remodelado periprotésico en un
estudio prospectico observan diferente patrén de remodelacion segln el sexo a lo
largo del primer afo y sugieren que el primer semestre es un periodo critico ya
que el reposo relativo por la descarga parcial inicial hace especial mella en las
mujeres, con cifras ya inferiores de masa Osea por su proceso involutivo
particular (11, 47). El hueso postmenopausico presenta una osteopenia por
desequilibrio  bioldégico entre resorcion y formacién que afecta
fundamentalmente al hueso esponjoso, y se cree que el remodelado precoz tras la
colocacion de una proétesis en mujeres puede acentuar localmente y de modo
temporal este desequilibrio, en especial en la zona trocantérea, rica en hueso

trabecular.

Estos hallazgos estdn apoyados por estudios recientes que demuestran
una mayor pérdida 6sea en la zona 7 de Gruen en mujeres sometidas a

artroplastia total de cadera con baja masa 6sea inicial (121).

6.1.2.- EDAD

Ahlborg et al (122) han confirmado que la edad afecta a la densidad del
hueso trabecular y cortical; aunque otros estudios (12, 123) no han mostrado

diferencias en ningin grupo de edad que acuse significativamente una mayor
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pérdida de densidad de masa Osea tras la proteizacion tanto en estudios

longitudinales como transversales.

6.1.3.- PESO

Diferentes opiniones se han publicado en torno a la influencia del peso
sobre la remodelacion Osea y la supervivencia de la protesis. Por un lado el
mayor peso implica un mayor desgaste de los componentes protésicos, mientras
que por otro se entiende que las personas con sobrepeso tienen una actividad
funcional inferior a pacientes normopeso, lo cual provocaria un menor desgaste
de la protesis. Varios estudios han aclarado la influencia negativa que el
sobrepeso tiene en la tasa de infeccion protésica y en la recuperacion de los

pacientes en cuanto a funcion y mejora del dolor (124, 125).

6.1.4.- TAMANO, RIGIDEZ Y MATERIAL DEL IMPLANTE

Ya en el clésico trabajo publicado por Engh y cols (12) se afirma que el
remodelado periprotésico es mayor en modelos protésicos de tallos grandes ya
que ocupan gran parte del canal medular contactando con las paredes diafisarias
y transmitiendo un exceso de fuerzas a la diafisis femoral. Este hecho condiciona
un incremento de la densidad de masa Osea en el area 4, expresion de una
hipertrofia cortical por el aumento en esta zona de las solicitaciones mecanicas y

por tanto una desfuncionalizacidon metafisaria por el puenteo de fuerzas.

Se ha cuantificado que el uso de vastagos grandes rigidos transfiere al
fémur proximal tnicamente el 30% de las tensiones que soportaba antes de la

proteizacion (4). Se considera que la remodelacion dsea condicionada por la
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rigidez de la protesis viene influenciada por las caracteristicas de la union del

implante y la fijacion biologica conseguida (123).

Se ha establecido el papel que desarrolla el material en la rigidez que
confiere al implante. Tanto en la clinica como mediante el analisis de modelos
de elementos finitos los vastagos de titanio muestran una notable reduccién del
puenteo de fuerzas a nivel de fémur proximal respecto a implantes de cromo-
cobalto (modulo de elasticidad de 210 GPa respecto a 110 GPa del titanio), que
se traduce en una menor perdida Osea a ese nivel. Sin embargo, este factor no
debe analizarse separadamente del tamafio del implante. Como se ha comentado
anteriormente, el beneficio que representa el uso de aleaciones de titanio debe
considerarse respecto al tamafio del implante ya que la ventaja en cuanto a

rigidez se pierde con aumentar la talla del véastago femoral.

Los vastagos mas flexibles que reducen el puenteo de fuerzas y con ello
la resorcidon dsea, pueden aumentar las tensiones a nivel proximal y ocasionar
mayores tasas de aflojamiento al aumentar el micromovimiento y no lograr una
estabilidad primaria suficiente que consiga la osteointegracion del implante (39,

126).

Hughes (126) demostré como el uso de vastagos con idéntico disefio pero
fabricados unos con titanio y otros con cromo-cobalto, conduce a una atrofia
menor de fémur proximal en los primeros, por el menor modulo de elasticidad
de este material. Usando la DEXA encontré diferencias significativas
unicamente en calcar, donde los vastagos de cromo-cobalto tuvieron un 19% de
mayor pérdida de densidad de masa dsea que los de titanio. Estas observaciones

coinciden con las de otros autores, que consideran que un vastago de titanio, con
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la mitad de modulo de elasticidad y un 33% mas de capacidad de torsion en el
plano mediolateral, proporciona cierta proteccion frente a la pérdida de densidad

de masa dsea, mayor que con vastagos mas rigidos.

En este sentido, Prendergast (127) establece un modelo matematico para
valorar la influencia del material del implante evitando de ese modo la
variabilidad por la patologia del paciente y la técnica quirargica. Afirma que hay
menor resorcion 6sea con el uso de materiales de bajo mddulo, aunque se
produce en todos los casos. Esto se atribuye a que, en materiales de bajo modulo,
las cargas de estrés axial en la zona proximal son mas elevadas. En la diafisis
hay pocos cambios porque el estrés al que se ve sometida esta proximo a niveles

fisioldgicos.

6.1.5.- DISENO DEL IMPLANTE

Tal y como se acepta actualmente, cada disefio de vastago tiene su propio
patron de remodelado, con 4reas de transferencia de tensiones y areas de
proteccion. Este efecto que condiciona el disefio del implante sobre la

remodelacion 6sea se ha estudiado por varios autores.

Pritchett (128) tras el estudio del remodelado periprotésico acaecido a lo
largo de 3 afios en protesis no cementadas, sugiere que el implante ideal debe
distribuir las cargas en el hueso por compresion, minimizando el cizallamiento.
Aconseja mantener tanto cuello femoral como sea posible para amortiguar el
estrés, y el uso de collar de plataforma horizontal, que puede reducir el estrés de
cizallamiento. Advierte que tallos rectos cargan el fémur primariamente a lo
largo de la diafisis, produciendo pérdidas de densidad de masa 6sea en fémur

proximal mayor que los vastagos con collar.
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Diversos autores defienden los vastagos de fijacion distal, cuya
estabilidad depende del ajuste intimo del vastago en la cortical diafisaria, con
escasa influencia del hueso proximal, que es sacrificado en este tipo de fijacion.
Los autores que apoyan este disefio argumentan que los cambios radiologicos no
se traducen en peores resultados clinicos ni en excesiva dificultad en caso de
plantearse la cirugia de revision. Ademas, los defensores de esta filosofia
consideran que el recubrimiento de la parte distal del véstago es de particular
importancia ya que es la parte que de forma mds constante contactard con el
hueso cortical, y que es la cortical diafisaria la que presenta un crecimiento 6seo

superior y de mas fuerza que el hueso esponjoso (129).

Engh y cols (12) relacionan una mayor resorcion 6sea con el uso de tallos
grandes, con extenso recubrimiento poroso y que ocupen gran parte de canal. Se
acepta que cuanto mas distal es la fijacion mas importante serd el remodelado
proximal, por lo que actualmente se tiende a la fijacion proximal del vastago
mediante un anclaje metafisario que condicione una transferencia de fuerzas mas
fisiologica; minimizdndose la atrofia por puenteo de fuerzas. Esto es posible
cuando el vastago es fijado proximalmente y se osteointegra a ese nivel,
permaneciendo libre la parte distal, con escasa transferencia de cargas. Se ha

probado también que el sobrefresado distal reduce la atrofia proximal.

Otros autores como Martini y (130, 131) dan un paso mas alld con el
disefio de protesis de apoyo proximal hechas a medida de la anatomia de cada
paciente usando radiografias y TAC. Determinan pérdida de masa dsea inferior a

vastagos de apoyo completo y semejante a los mejores resultados obtenidos con
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vastagos de apoyo proximal del implante y se consigue minimizar los efectos
negativos que tiene el remodelado 6seo periprotésico. Sin embargo, otros
estudios que miden la densidad mineral 6sea y el stress-shielding 5 afos tras la
implantacion concluyen que la pérdida proximal de hueso no puede ser evitada

por las protesis a medida (132).

Van Rietbergen (39) todavia avanza mas en la busqueda de la fijacion
exclusivamente metafisaria y propone un vastago con reducciéon de la cola
diafisaria. Con un modelo matematico comprueba que mecanicamente el reducir
la longitud del vastago solamente al area metafisaria no es ventajoso, ya que hay
un incremento de fuerzas en la interfase metafisaria con elevadas probabilidades
de fallo del vastago. En la misma idea filosofica cabe enmarcar un trabajo
publicado por Munting y cols (133) quienes disefian un modelo protésico en que
se preserva al maximo el hueso metafisario y el cuello del fémur. Realizan un
estudio densitométrico de la metafisis femoral con un periodo de seguimiento
medio de 5.8 afios en el que no observan disminucion de la masa Osea
periprotésica por lo que concluyen que este modelo protésico no causa
desfuncionalizacion proximal. En vastagos de apoyo exclusivamente metafisario
se observa desarrollo de hueso esponjoso y densificacion cortical en area 2 y 6
de Gruen, que ya aparecen a los 6 meses, se hace mas evidente al afio, y pueden
interpretarse como signo de remodelacion o6sea por el nuevo modelo de

transferencia de cargas (4, 134).

Recientemente, con la aparicion de fendmenos artrosicos en gente cada
vez mas joven (135), se ha propuesto un nuevo disefio de prétesis de vastago
corto, que conserva mayor stock 6seo evitando la reseccion del cuello femoral.

Los modelos disenados hasta la actualidad cuentan con un recubrimiento poroso

92



del véstago para mejorar la integracion Osea, lo que permite una precoz vuelta a
la actividad combinado con el uso de incisiones minimamente invasivas y la
capacidad de carga inmediata. Varios estudios han confirmado los buenos
resultados de este tipo de implantes a corto y medio plazo; tanto respecto a la
valoraciéon funcional (136, 137) como a la remodelacion 6sea periprotésica, en
que pese al hallazgo de un efecto de puenteo de fuerzas en la zona del trocanter
mayor se observa un aumento de la densidad mineral 6sea en la zona del célcar

de hasta el 6,1% a los 2 afos de seguimiento (138).

6.1.6.- FIDACION DEL IMPLANTE

Es conocido que, ademas del puenteo de fuerzas, una pobre fijacion del
implante puede influir en la atrofia del fémur proximal. La osteointegracion del
implante no se produce cuando el micromovimiento relativo entre hueso e
implante va mas alld de ciertos umbrales (150 micras). La extension de este
movimiento precoz depende de la técnica quirurgica, caracteristicas del paciente
y de las caracteristicas de la protesis, como la rigidez y friccion de la interfase,

ajuste del implante y cargas a las que se somete la articulacion.

6.1.7.- STOCK OSEO INICIAL

La calidad del hueso en cuanto a densidad y rigidez son factores

dependientes del paciente que influyen en el proceso de remodelacion (11, 118).

En analisis de modelos matematicos sobre la calidad fisica del hueso, se
mostrd una drastica reduccion de la resorcion en huesos mas rigidos, con una
pérdida en area proximal de 11% frente al 67% de huesos “normales”. En huesos

con reactividad alta, la pérdida d6sea en area proximal alcanz6 el 82% (85, 123).
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Aunque los resultados de estos cédlculos matematicos son hipotéticos, ya
que no se conoce realmente la variabilidad de la rigidez y reactividad del hueso,
nos permiten inferir la importancia de estos factores en las condiciones generales
del paciente e ilustran tres puntos generales. Primero, que en series clinicas con
factores quirargicos y de disefio de protesis idénticos, la extension de la
resorcion 0sea puede variar en funcion de los distintos factores de los pacientes,
que deben evaluarse preoperatoriamente. Segundo, en pacientes jovenes con
presumible mayor capacidad de remodelacion Osea, puede esperarse menor
pérdida Osea postoperatoria que en pacientes mas anosos. Tercero, la reduccion
de la cantidad de hueso reabsorbido se afecta tanto de la rigidez del hueso como
de la rigidez del vastago. Esto se explica porque la distribuciéon compartida de
las cargas entre hueso y vastago depende de la adecuada proporcion de rigidez

de estos elementos, mas que de cada uno por separado (129).

Estas consideraciones estan en sintonia con las observaciones de otros
autores, quienes han apreciado una fuerte correlacion inversa entre el contenido
mineral preoperatorio del fémur y el porcentaje de descenso del contenido
mineral 6seo tras la implantacion. Sugiere que poblaciones con distinto
contenido mineral 6seo tendran diferente proporcion de pérdida oOsea tras la
implantacién de la protesis. En resumen, atribuye mayor pérdida de contenido
mineral 6seo a fémures con menor contenido inicial; y menor perdida en
fémures con contenido mineral 6seo elevado en el preoperatorio. Su hipodtesis
acerca de distintos patrones de remodelaciones se explica por el puenteo de
fuerzas entre la rigidez del implante y la rigidez de fémur, que viene
determinada a su vez por el modulo 6seo, proporcional a la cantidad y

distribucion del hueso cortical.
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6.2.- DETERMINACION CUANTITATIVA DEL REMODELADO

PERIPROTESICO

La valoracion cualitativa de la radiologia convencional deja cuestiones no
resueltas tales como la cuantificacion de la pérdida osea, el lapso de tiempo en que se

producen los cambios remodelativos y la deteccion de fendmenos infrarradiograficos.

Se han establecido distintas técnicas para determinar la densidad de masa dsea,
que han sido expuestas previamente. De modo general, el TAC cuantitativo se considera
caro, con excesiva radiacion para realizar seguimientos. La absorciometria fotdnica
simple no puede usarse cuando hay partes blandas voluminosas sobre el hueso. La
absorciometria fotonica dual tiene una precision limitada, en parte por usar galio,
isotopo cuya breve vida media afecta a la reproductibilidad de la prueba. La
absorciometria dual radiografica se considera la técnica de eleccion por su precision,
seguridad, baja dosis de radiacion y calidad de la imagenes (54). Por ello, hasta la
introduccion de las técnicas absorciométricas no se ha dispuesto de un método preciso,
fiable, reproducible y asequible para cuantificar la densidad dsea alrededor del implante
metalico y los leves cambios que alli se produzcan. Por ello, diversos autores a lo largo
de los ultimos afios usan la DEXA para evaluar la densidad de masa dsea periprotésica

(10, 16, 59, 60, 130, 131, 133).
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OBJETIVOS






Este estudio prospectivo pretende detectar y cuantificar la remodelacion osea
periprotésica en pacientes a quienes se implantd una protesis total de cadera no
cementada modelo ABG II, fabricada con aleacion de titanio (TiM,Z¢F,) (139), con
recubrimiento circunferencial de hidroxiapatita en el tercio proximal de vastago y en el
cotilo, diez afos tras la intervencion quirurgica. Los pacientes que forman parte de este
estudio fueron tratados en el Servicio de Cirugia Ortopédica y Traumatologia del
hospital Miguel Servet durante el periodo comprendido entre el 1 de febrero del 2000 al

1 de febrero del 2001.

Se ha determinado la densidad mineral 6sea en el preoperatorio, postoperatorio
inmediato, a los seis meses, al afio de la intervencion, y a los tres, cinco y 10 afios de
seguimiento, por el método DEXA, cuyo anélisis ha sido realizado por separado en las

siete regiones de interés en que Gruen divide el fémur proximal (3).

Los datos de masa 6sea obtenidos se expresan en mg de calcio/cm?, informando
de la densidad mineral 6sea de cada zona alrededor del implante. La secuencia de
densidades se expresara cronoldgicamente para mostrar los cambios producidos en cada
zona a lo largo de los 10 afios tras la intervencion, y también comparando las zonas
entre si. Esto nos dird, en conjunto, qué zonas sufren atrofia por desuso y cudles
hipertrofia como respuesta del hueso para adaptarse a la nueva situacion biomecénica de

acuerdo a la ley de Wolff.

El objeto del presente estudio es demostrar si la biomecénica normal de la cadera
varia significativamente tras la implantacion de una proétesis total de cadera no
cementada, y por tanto se produce un remodelado adaptativo, o por el contrario el fémur
sufre una pérdida 6sea similar a la de un fémur no proteizado. Asimismo, también se

pretende, mediante la observacion de la cronologia del remodelado, estudiar la
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estabilidad de los cambios en la remodelacion dsea periprotésica. Ademas se estudia la
influencia en el remodelado 6seo de otros factores, tales como edad, sexo, indice de

masa corporal y masa dsea preoperatoria.

Se ha analizado de igual manera el fémur contralateral, no proteizado, para
usarlo a modo de control; observando la evolucion de la masa 6sea a lo largo del
tiempo. Esto nos permite discernir si los cambios remodelativos en el fémur proteizado
se deben al implante y a las alteraciones biomecanicas que produce o a la involucién

Osea propia de la edad.
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HIPOTESIS DE

TRABAJO






En este estudio se pretende cuantificar los cambios en la remodelacion 6sea en
torno a la protesis de cadera, observando cual de las hipotesis de estudio es la que se

cumple:

- Hipdtesis nula: el fémur intervenido tiene una remodelacion similar al

no intervenido, y no existe alteracion en la transmision de cargas.

- Hipotesis alternativa: el fémur proteizado tiene una remodelacion Osea
diferente del no intervenido como consecuencia de la alteracion en la

transmision de cargas, producida por un fendmeno de stress-shielding.
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MATERIAL Y METODO






El presente estudio se ha llevado a cabo sobre una poblacién de 39 pacientes,
procedentes de una muestra inicial de 100 que han completado el seguimiento a 10
afios, a los que se implantd una protesis total de cadera no cementada modelo ABG 1I
durante el periodo comprendido entre el 1 de Febrero de 2000 y el 1 de Febrero de
2001. La poblacion del estudio estd formada por pacientes procedentes de consultas
externas de nuestro hospital que precisaron una artroplastia total de cadera no

cementada por su coxopatia.

1.- MUESTRA DE LA POBLACION

Los pacientes procedian de las areas de salud Il y V de la comunidad Auténoma
de Aragén, que constituyen la parte de la provincia de Zaragoza cubierta
asistencialmente por el Servicio de Cirugia Ortopédica y Traumatologia de Hospital

Miguel Servet.

2.- RECOGIDA DE DATOS

Para la inclusion de un paciente en este estudio la condicion era que se le hubiera
indicado la implantacion de una protesis total de cadera no cementada en el periodo
antes mencionado por una coxopatia primaria unilateral (necrosis avascular de la cabeza
femoral o coxartrosis primaria). Se descartaron los pacientes que habian requerido una
reintervencion de la articulacion de estudio, ya fuese por haber necesitado un recambio
protésico o por haber sufrido una fractura sobre la cadera, lo que causé que de los 100

pacientes inciales solamente 39 cumpliesen los criterios para terminar el estudio.
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Los datos de los pacientes fueron recogidos mediante:

-Anamnesis personal

-Absorciometria radiografica de doble energia.

2.1.- ANAMNESIS PERSONAL

De la anamnesis personal se obtuvieron los datos acerca de la filiacion, edad,

sexo, lado afecto, peso y talla.

2.2.- ESTUDIO DENSITOMETRICO

El estudio densitométrico se realizéo mediante un densitometro acoplado a un

equipo informatico.

2.2.1.- DENSITOMETRO

El densitometro utilizado fue modelo HOLOGIC QDR 1000 (Hologic
Inc, Waltham, Massachusets) durante las primeras determinaciones un afio post
intervencion quirargica, y un LUNAR DPX enCORE (General Electrics
Healthcare, Madison) en el resto de determinaciones. Los valores obtenidos por
ambos densitdmetros fueron estandarizados segun las formulas propuestas por el
IDSC (International Densitometry Standarization Comitee) para determinaciones

en fémur, segiin se muestra a continuacion:

HOLOGIC BMDy=1,008(BMDyo1061c10,008)

LUNAR BMDx=0,979(BMD; ynaz+0,031)
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El equipo informatico adaptado al densitdmetro cuenta con software que
permite realizar el andlisis densitométrico en presencia de metal en el campo
estudiado. El metal atentia completamente el haz de fotones y oscurece el hueso
por delante y por detras del implante, pero permite medir el hueso adyacente a

sus lados.

En la siguiente tabla se muestran las principales caracteristicas operativas

de estos densitometros:

TABLA 3
HOLOGIC LUNAR
Error de precision 1,52% 0,6-1,7%
para el fémur
Radiacion al paciente 30 microGy 20 microGy
Tiempo de analisis 8 minutos 6 minutos

El densitometro presenta un sistema de posicionamiento con indicador de

rayo laser. El sistema de movimiento del escéner tiene un brazo que se mueve
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tanto en el eje X como en el eje Y, lo que permite realizar el rastreo

perpendicular a los ejes de los huesos.

Se considera de capital importancia establecer un protocolo de
colocacion del paciente en la mesa de exploracion del densitometro para que
todas las exploraciones permitan determinar las mismas areas de estudio en el
fémur. El posicionamiento del paciente y en concreto la rotacion del fémur en su
eje longitudinal puede alterar la determinacion de la densidad de masa 6sea en
un 3-5%, alcanzando hasta un 24% cuando la diferencia de rotacion alcanza los
15° (140). Sin embargo, otros autores (47) defienden que el contenido mineral
del hueso varia menos de un 5% entre 5° de rotacion externa e interna, por lo
que las rotaciones en la extremidad a analizar no acarrean errores significativos

en la medicion de la densidad mineral Osea.

Para minimizar este posible riesgo de error los pacientes fueron
colocados en posicion supina sobre la mesa del densitometro. Las rodillas se
colocaron en extension y todo el miembro se estabilizd en posicion neutra
adaptando a un dispositivo rigido equipado con cintas de velcro, que permitian la
fijacion del miembro. La pierna se coloco paralela al eje longitudinal de la mesa,
dédndose como vélida si la rétula miraba al cénit y los condilos femorales se

apoyaban en la mesa de exploracion.

2.2.2.- AREA ESTUDIADA

Los parametros del area estudiada fueron:

-Longitud: 21.136 cm

-Anchura: 15.250 cm

110



-Pixel Y: 216

-Pixel X: 152

-Lineas: 216

-Espaciado entre lineas: 0.1003 cm

-Resolucion del punto: 0.0965 cm

Esta area muestra el total de la protesis con 1.5 cm de hueso por encima
del cotilo y 3 cm de hueso diafisario a partir de la punta de la protesis. En dicha

area se determinaron las 7 regiones de interés que representan las areas de Gruen

3).

Las areas 1, 2, y 3 corresponderian a la vertiente lateral, y se obtuvieron
dividiendo en 3 partes iguales la longitud total de la protesis, a partir de las
cuales se dibujaban cajas de 30x30 mm que corresponden respectivamente a
trocanter mayor, transicion metafiso-diafisaria y a la diafisis adyacente a la cola

de la protesis.

Las areas 7, 6 y 5 son simétricas a las anteriores pero en la vertiente
medial del fémur. Las cajas de 30x30 mm corresponden al calcar y trocanter

menor la 7, transicion metafiso-diafisaria la 6 y la cortical medial la 5.

El area 4 corresponde a la diafisis a partir de la cola del véastago y fue

estudiada también con una caja de 30x30 mm.

2.2.3.- FRECUENCIA DE LOS ESTUDIOS

La realizacion de determinaciones densitométricas se inici6 en el
preoperatorio, realizaindose rastreos de la cadera afecta y de la contralateral
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como control. A los 15 dias y a los 6 meses de la intervencion se realizé un
nuevo rastreo del lado afecto; realizandose determinaciones de ambos lados al
cabo de 1, 3 y 5 afios. Finalmente, a los 10 afos, se realizo un estudio final que

incluia la cadera afecta y la sana, de nuevo como control.
2.3 INTERVENCION QUIRURGICA

A los pacientes incluidos en este estudio se les implant6 un vastago de apoyo
metafisario de titanio, con recubrimiento circunferencial proximal de hidroxiapatita y un
cotilo hemisférico press-fit también recubierto de hidroxiapatita (Protesis ABG II,

Stryker).
2.3.1.- PREPARACION PREOPERATORIA

Se realizé a todos los pacientes un estudio preoperatorio completo que

incluia las siguientes pruebas complementarias.

- Radiografia de torax
- Perfil de hemostasia
- Hemograma

- Bioquimica general

-ECG

Todos los pacientes fueron valorados, previamente a la intervencion

quirurgica, por el Servicio de Anestesiologia y Reanimacion de nuestro centro.

Los pacientes con alguna enfermedad asociada eran valorados y tratados

por el Servicio de Medicina Interna.
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Todos los pacientes recibieron profilaxis de trombosis venosa profunda
con alguna heparina de bajo peso molecular de las existentes en el mercado,
cuya administracion se inicid 12 horas antes de la intervencion (141). Del mismo
modo, se realizé profilaxis antibidtica con amoxicilina-clavulanico (teicoplanina
si eran alérgicos) que se comenz6 a administrar 1 hora antes de la intervencion y
se continu6 durante las primeras 48 horas del postoperatorio, de acuerdo con el
protocolo existente en nuestro hospital para la prevencion de infecciones cuando

las intervenciones fueron realizadas.
2.3.2.- TECNICA QUIRURGICA

La via de abordaje utilizada fue la via posteroexterna de Moore (95),
también descrita por Kocher y Langenbeck. El paciente fue colocado en la mesa
de operaciones en decubito lateral sobre el lado sano, manteniéndolo en esa
posicion con ayuda de topes de apoyo en pubis y sacro, permitiendo un buen
acceso al lado afecto. En este abordaje se efectlia una incision cutdnea, a nivel
proximal, comenzando unos 5-8 cm por debajo de la espina iliaca
posterosuperior, en direccion distal y lateral, paralelamente a las fibras del
gluteo mayor, hasta la punta del trocanter mayor. Desde alli, la incisién se
prolonga paralela a la diafisis femoral unos 10-12 cm. Se incide la fascia lata, y
tras localizar el tendon reflejo del gliteo mayor se secciona, conservando 1 cm
de su insercion para su reconstruccion posterior. El nervio cidtico es rechazado
junto a las masas musculares posteriores exponiendo los musculos rotadores
cortos (piramidal, gémino superior, obturador interno y gémino inferior), que se
seccionan a ras de hueso. La capsula queda expuesta y se abre en forma de T. La
luxacion de la cabeza femoral se efectia mediante maniobras de flexion del

muslo con la rodilla a 90°, aduccion y rotacion interna de la cadera (142).
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Tras la luxacion de la cabeza femoral se procede a identificar la fosita
digital, eliminando los restos insercionales que puedan quedar. Posteriormente se
efectia la osteotomia del cuello femoral en diedro de 120° respecto a la vertical,

con centro en la fosita digital, respetando generalmente 1 cm de cuello femoral.

La osteotomia femoral permite un facil acceso al acetdbulo que se libera
de restos capsulares y osteofitos. La preparacion propia del cotilo comienza con
raspado con cucharilla cortante del cartilago articular y fresado progresivo con
fresas hemisféricas hasta hueso subcondral. Este fresado debe permitir el ajuste
de un cotilo de prueba encajado a presion con recubrimiento completo de la
copa. Si en esta fase se detectan geodas, se rellenan con hueso esponjoso

procedente de la cabeza femoral.

El ajuste adecuado con copas de prueba decide el tamafo del implante
definitivo, que es colocado generalmente con 3 puntas (de 7 6 9 mm) en las
posiciones 11, 12 y 1 horas y obturadores metalicos en los orificios no usados
con el fin de evitar el paso de particulas de desgaste al hueso subcondral, si el
ajuste es el adecuado se dispone de cotilos s6lidos para evitar al méximo el paso

de particulas antes citado.

La preparacion del fémur, ya iniciada con la osteotomia, sigue con el
tallado de la metafisis proximal con un escoplo guia adecuado al perfil de la
protesis. Posteriormente, se inicia el fresado diafisario progresivo para conseguir
un sobrefresado de 1 mm por encima del didmetro de la cola del implante
calculado. Este sobrefresado tiene por objeto asegurar que el implante no va a
tener ningin apoyo diafisario. La preparacion metafisaria se completa con raspas

progresivas hasta el tamafio calculado en la planificacion preoperatoria y se
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confirma al observar un Optimo ajuste metafisario y una perfecta estabilidad
rotatoria. Las reducciones de prueba permiten calcular la longitud del cuello a
utilizar. Al colocar el implante definitivo se tiene especial cuidado en no dafar el

revestimiento de hidroxiapatita.

Con los componentes femoral y cotiloideo definitivos ya implantados, se
prueba con diferentes longitudes (-4, 0 y +4 mm) de cuello en busca de la
estabilidad 6ptima. Decidido el cuello definitivo, se coloca la cabeza definitiva

de 28 mm de diametro (143).

La intervencion termina con la colocacién de drenajes en el espacio

articular, subfascial y subcutaneo; suturando por planos la herida quirtrgica.

2.3.3.- PROTOCOLO POSTOPERATORIO

En la primera fase del postoperatorio se consideré de especial
importancia el evitar posturas viciosas, contracturas musculares y posiciones
luxantes en relacion a la via de abordaje. De este modo se colocod a nuestros
pacientes una almohada entre las piernas para conseguir una ligera abduccion y

rotacion externa.

El paciente realizo reposo absoluto en cama las primeras 48 horas, tras
las cuales se retiraban los drenajes de la herida y se autorizaban ejercicios
isométricos de las extremidades inferiores. La sedestacion sobre el borde de la

cama se iniciaba al 4° dia, y la marcha con bastones en descarga parcial al 6° dia.

Habitualmente el alta hospitalaria se autorizaba a los 8-10 dias de la
intervencion. Se recomendaba a los pacientes evitar sedestacion en sillas bajas

que obligaran a una flexion de caderas mayor de 90°, sentarse con las piernas
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cruzadas, evitar la bipedestacion prolongada, marchas excesivas y aumento de

peso.

Los pacientes mantenian el apoyo parcial durante 6 semanas, momento

en que se retiraba el baston homolateral y se autorizaba la carga completa.

A los 2 meses se retiraba el baston contralateral y se autorizaba el
movimiento libre. En este momento se insistia en realizar paseos cortos y
frecuentes con aumento progresivo del perimetro de marcha y se ensefiaba a los
pacientes ejercicios de potenciacion muscular de flexores, extensores y rotadores

de la cadera.

La incorporacion laboral se autorizaba a las 6 semanas para trabajos
sedentarios y 3 meses para trabajos fisicos ligeros, no autorizandose trabajos

pesados.

2.4.- DESCRIPCION DE LOS IMPLANTES

24.1.- COTILO

La copa metalica del cotilo estd fabricada en aleacion de titanio
(TiAlgVy); tiene forma hemisférica y se obtiene la fijacion primaria por
impactacion en el acetdbulo fresado hasta hueso subcondral. La forma
hemisférica asegura la transmision de fuerzas de compresion al acetdbulo y

contribuye a la estabilidad primaria.

Esta fijacion primaria es mejorada con la adicion de 2 6 3 puntas de 7 6 9
mm de TiAlgVs roscadas en el cotilo, que contrarrestan las fuerzas de
cizallamiento en la cadera durante los movimientos. En el caso de no

conseguirse una estabilidad primaria Optima es posible colocar tornillos de
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esponjosa de 6 mm atornillados al cotilo. El lado externo del cotilo muestra una
superficie metélica rugosa recubierta de hidroxiapatita para estimular la fijacion
secundaria; también, y con el mismo fin, se ha dotado al cotilo de unas

acanaladuras circulares para la formacion de tejido 6seo.

Este modelo protésico, aporta la posibilidad de utilizar obturadores
metalicos con el fin de sellar el paso de las particulas de desgaste al hueso

subcondral acetabular.

Ademas, y en funcion del par de friccion que se pretenda utilizar, el

diseno interior del cotilo varia:

1.- Cerdamica: el inserto de ceramica esta fabricado con alimina (Al,O3)
de alto grado de pureza. La relacion mecanica entre la copa acetabular de metal
y el inserto de ceramica es fundamental para la estabilidad a largo plazo del
implante. La morfologia interna de los cotilos ABG II ha sido disefiada, por ello,

para optimizar el conjunto de fuerzas mecanicas de este sistema:

- La unidén coénica entre el inserto y la copa de metal asegura un ajuste

mecanico seguro y estable de los dos componentes.
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- La textura interior de las superficies de la copa ayuda a distribuir las

fuerzas a través de la interfase metal-alimina.

-El anillo periférico del cotilo estd sobreelevado con respecto al inserto
de ceramica, con el fin de protegerlo del “impingement” ocasionado por

el vastago femoral.

-Se dispone de cotilos de didmetros de 46 a 66 mm, incrementandose de

2 en 2 mm.

2.- Polietileno: presenta 12 muescas de anclaje en la periferia del mismo

para asegurar el ajuste perfecto con el nicleo de polietileno.

En el caso de cotilos con inserto de polietileno y cabeza femoral de 28
mm de diametro se dispone de una gama de 42 a 74 mm, incrementandose de 2

en 2 mm.

2.4.2.- INSERTO

Como se ha referido anteriormente, los insertos utilizados han sido de
ceramica y polietileno. A continuacion se describen las principales

caracteristicas de ambos:

1.- Cerdmica:

Fabricado con alimina de alto grado de pureza y mejoras en el
proceso de manufacturado con el fin de evitar la presencia de granos
gruesos (mayores de 2 micras) y grietas en su interior que disminuyan

sus cualidades, haciéndolas, por tanto, mas fragiles.
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Se dispone de 5 tallas de inserto que se combinan con los 11
tamanos de cotilos disponibles con el fin de asegurar un espesor minimo
de ceramica en todos ellos. No se dispone de insertos de cerdmica con

reborde antiluxante.

2.- Polietileno:

El nucleo de polietileno ABG 1II es un polietileno de ultra alto
peso molecular que estd esterilizado con el procedimiento de

estabilizacion quimica Duration.

Algunos estudios han demostrado que la oxidacién puede reducir
la resistencia del polietileno y aumentar, por ello, su desgaste (144). Este
proceso de estabilizacion Duration se ha disefiado con el fin de minimizar
este problema, mediante la irradiacion del polietileno con rayos Gamma,

para aumentar su longevidad y resistencia. Consta de tres fases:

-Esterilizacion con nitrégeno del paquete inicial de polietileno.

-Irradiacion con rayos Gamma

-Estabilizacion quimica.

Las dos primeras fases previenen la oxidacion, mientras que la
estabilizacion quimica elimina los radicales reactivos libres que se

forman al irradiar el polietileno.

Acopla 12 muescas de anclaje que ajustan con las del cotilo para

proporcionar estabilidad rotacional suplementaria.
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Se dispone de una variedad estdndar y otra con reborde

antiluxante.
2.4.3.- VASTAGO

El vastago ABG II incluye en su proceso de fabricacién una aleacion de

titanio (TM,Z¢F,) con las siguientes caracteristicas:

- Al presentar un modulo de elasticidad inferior al disefio anterior (ABG
I), con el consiguiente aumento en la flexibilidad del material,
proporciona una distribucion de cargas mas proximal.

- Se incrementa la resistencia a la tension y rotura por fatiga. Consigue
una excelente tolerancia de las cargas fisioldgicas, y concentracion de las
fuerzas en superficie.

- Alta resistencia al desgaste y abrasion reduciendo la generacion de
particulas de desgaste.

- Al igual que el disefio anterior, tiene configuraciéon anatdmica, por lo
que hay versiones derechas e izquierdas con 8 tamafios de implantes
disponibles.

o

_///\/
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El vastago tiene una incurvacidon anteroposterior que se rectifica
distalmente, el d&ngulo cérvico-diafisario es de 130° presenta 7° de anteversion y
5° de antetorsion. La fijacion se restringe a la metafisis, de ahi el grosor proximal
de implante, que contrasta con la delgadez y brevedad de la parte distal.
Asimismo se ha pulido la cola de véstago con el fin de evitar el contacto con la
diafisis, causa de dolor en el muslo, evitar el crecimiento 6seo diafisario y
disminuir la desfuncionalizacién proximal metafisaria. El engrosamiento
proximal en el plano coronal y sagital proporciona estabilidad tridimensional, en
especial frente a tensiones rotacionales en la flexoextension de la cadera. El
disefio de la superficie en las caras anterior y posterior, en forma de escamas,
aumenta la estabilidad del implante, transformando las tensiones de
cizallamiento en compresion, contribuyendo a la osteointegracion del implante.

El recubrimiento de hidroxiapatita en el vastago queda limitado a la parte
metafisaria, de modo que se confia la fijacion al hueso esponjoso metafisario,
que debe preservarse al maximo.

El recubrimiento de hidroxiapatita tiene por objetivo asegurar la fijacion
secundaria del implante. El grosor del recubrimiento es de 70 micras, pero se
adelgaza en la parte distal para prevenir el astillamiento durante la impactacion.
Las caracteristicas quimicas de la hidroxiapatita usada en los implantes ABG II

se muestran en la siguiente tabla.
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TABLA 4

Cristalinidad >75%
Contenido en HA >90%
Porosidad <10%
Tamafio del 20-50
grano micras
Tasa de Ca:P 10:6

La hidroxiapatita empleada en este modelo protésico se aplica con
plasma spray en calcio sobre el vastago de titanio, teniendo una pureza quimica

mayor del 99,99%.

3.- METODO ESTADISTICO

Con el objetivo de valorar la remodelacion dsea relacionada con la implantacion
de una protesis total de cadera no cementada, con revestimiento de hidroxiapatita y
utilizando como criterio de evaluacion la variacion de masa 6sea en cada una de las 7

zonas de Gruen estudiadas, se disefio un estudio prospectivo controlado de tipo mixto:

1.- Seguimiento durante 10 afios de la cohorte de pacientes intervenidos en el
Hospital Miguel Servet en quienes se implantd una protesis de cadera tipo ABG
IT entre el 1 de febrero del 2000 y el 1 de febrero del 2001. Se utilizaba como
cohorte control el grupo formado por las caderas contralaterales de cada

paciente.
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2.-Segin protocolo, se efectuaron determinaciones de masa 6sea con el
densitometro Hologic QDR 1000 en cada punto de estudio antes de la
intervencion, 2 semanas, 6 y 12 meses después en la cadera afecta; y a los 12
meses en la cadera sana. La determinacion en rastreos posteriores se realizo con
un densitémetro Lunar DPX a los 3, 5 y 10 afios de la intervencion en la cadera a

estudio, y alos 3 afios y al final del seguimiento en la cadera control.

Para la seleccion de la muestra se utilizo la técnica de muestreo consecutivo
hasta conseguir el nimero de pacientes requerido. El criterio de inclusion era la
afectacion unilateral de la cadera con indicacion quirtrgica para implantar el tipo de
protesis sefalado. El criterio de exclusion fue la no aceptacion del paciente para
participar en el estudio, o el haber sufrido nuevas intervenciones sobre la cadera
estudiada en la primera fase del estudio que pudiesen alterar el patrén de remodelacion

oOsea (fracturas periprotésicas, reprotesis).

El célculo del tamafio muestral se realiz6 a partir de la tablas de comparacion de
dos medias (145) considerando una diferencia minima significativa de masa dsea en el
punto menos variable — zona 4- del 6,3%, una desviacion estandar en el grupo control
de 1,1%, una potencia estadistica del 95% y un riesgo alfa de 0,05. El nimero resultante
era de 51 pacientes, que se duplicd para cubrir las pérdidas durante el seguimiento y
permitir establecer subgrupos comparativos en funcion del sexo y coxopatia de base. De
los 102 pacientes iniciales tan s6lo 39 cumplian los criterios de inclusion en el estudio
tras diez afios, lo cual es suficiente para un estudio de comparacion de medias con una

potencia estadistica del 95% y un riesgo alfa de 0,05.
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Para la comparacion de porcentajes se ha utilizado la Chi-cuadrado, para las
medias de t de Student-Fisher para datos libres o apareados segin conviniera, y el

coeficiente de correlacion de Pearson para hallar correlaciones.
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RESULTADOS






1.- ESTADISTICA DESCRIPTIVA

En este apartado se detallan los resultados obtenidos de la poblacion,
pormenorizando los resultados de la anamnesis y situacion densitométrica a los 10 afios

de seguimiento.
1.1.- ANAMNESIS PERSONAL
1.1.1 EDAD

La poblacién objeto de estudio estuvo formada por 39 pacientes con
edades comprendidas entre los 40 y los 83 afios en el momento de realizar la
ultima determinacidén densitométrica, a los 10 afios de la intervencidn quirtrgica.

La distribucion por grupos de edad se muestra en la tabla 5.

TABLA 5
EDAD CASOS
<50 2 (5,1%)
51-60 6 (15,3%)
61-70 13 (33,4%)
71-80 14 (35,8%)
>80 4 (10,3%)
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1.1.2 SEXO

La distribucion por sexos fue de 25 hombres y 14 mujeres, representando

el 64,1% y el 35,9 % respectivamente
1.1.3 PESO Y TALLA

Se calcul6 el Indice de Masa Corporal (IMC) para la poblacion, segin la

formula descrita por Quetelet:
IMC = peso en kg/ (altura en m)*

El valor obtenido por esta formula no es constante, sino que varia con la
edad, el sexo y el género. También depende de otros factores, como las
proporciones de tejidos muscular y adiposo. En el caso de los adultos se ha
utilizado como uno de los recursos para evaluar el estado nutricional, de acuerdo

con los valores propuestos por la Organizacion Mundial de la Salud (146).

CLASIFICACION IMC (kg/m®)
INFRAPESO <185
NORMAL 18,5-25
SOBREPESO 25-30
OBESIDAD 30-40
SUPEROBESIDAD >40
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Las cifras resultantes del IMC para los componentes del estudio se

expresan en la tabla 6.

TABLA 6

MEDIA IMC | RANGO IMC

HOMBRES 29 kg/m’ 23,5 kg/m” — 32,8 kg/m’
MUJERES 32,4 kg/m’ 22 kg/m” — 50,3 kg/m’
TOTAL 3025 kg/m® | 22 g/m’-50,3 kg/m’

1.2.- VALORACION DENSITOMETRICA

En los siguientes apartados se describen los resultados densitométricos de
la cadera afecta de la poblacion a estudio al final del periodo de seguimiento
agrupados segun sexo y edad, asi como en la cadera control. También se estudia
la evolucién de la DMO con el paso del tiempo durante el seguimiento de 10

anos.
1.2.1.- DMO SEGUN SEXOS

Respecto al sexo, los valores mas elevados de densitometria 6sea se
observaron en los hombres. Los resultados densitométricos obtenidos 10 afos
tras la implantacion de la protesis (en mg/cm?) se muestran en la tabla 7 y en

grafico 1, expuestos a continuacion.
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TABLA 7

FEMUR | | FEMUR?2 | FEMUR 3 | FEMUR4 | FEMURS5 | FEMUR 6 | FEMUR 7
DMO 757 1529 1793 2038 1778 1689 1023
HOMBRES
DMO 621 1320 1663 1799 1577 1631 955
MUJERES
GRAFICO 1
2500 -
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1.2.2.- DMO SEGUN EDADES

Se dividio la poblacion a estudio en grupos de edad, tal y como se realizo
al inicio de este capitulo de resultados. Los valores densitométricos obtenidos a

los 10 afios de la intervencion quirtrgica se muestran en la tabla 8 (en mg/cm?).

TABLA 8

<50 51-60 61-70 71-80 | >80
FEMUR 1 579 556 853 802 799
FEMUR 2 1423 1397 182 1467 1646
FEMUR 3 1751 1732 1797 1738 1782
FEMUR 4 183 1723 2004 2027 1959
FEMUR 5 1550 1502 2036 1780 1687
FEMUR 6 1487 1564 1908 1710 1897
FEMUR 7 723 1057 1352 1203 1628

1.2.3.- EVOLUCION DE LA DMO CON EL TIEMPO

Se evalud la DMO (en mg/cm?) de las siete zonas de Gruen a los 6
meses, uno, tres, cinco y diez afios tras la intervencion quirtrgica, tal y como se
muestra en la tabla siguiente y el grafico que la acompana. También se muestran

los valores maximo y minimo y la desviacion estdndar en cada determinacion.

131



TABLA 9

PREOP | 15DIAS | 6 MESES | 1 ANO | 3 ANOS | 5ANOS | 10 ANOS
FEMUR 1 | 784 663 709 703 707 761 729
DS: 236,984 | 191,318 | 199,749 | 227,53 224,49 154,37
Max-min: 964-482 | 1058-470 | 1191- 1192- 1148- | 1318-400
446 413 433
FEMUR 2 | 1226 1148 1273 1242 1434 1615 1449
DS: 427,853 | 297,32 281,43 | 349,01 327,33 409,23
Max-min: 1583- | 1706-716 | 1850- 1949- | 2093-647 | 2339-918
768 710 710
FEMUR 3 | 1623 1446 1580 1590 1834 2020 1790
DS: 477,757 | 271,34 | 24636 | 318,55 339,87 340,85
Max-min: 1932- 2026- 2072- 2489- 2516- 2638-
1139 1114 1132 1274 1137 1063
FEMUR 4 | 1805 1594 1714 1772 1869 2002 1994
DS: 514,868 | 290,42 290,30 | 337,06 311,49 278,86
Max-min: 2120- 2270- 2407- 2676- 2460- 2514-
1163 1005 1074 1237 1423 1397
FEMUR 5 | 1689 1543 1610 1665 1817 2083 1762
DS: 527,902 | 288,24 290,38 | 325,12 328,08 346,49
2084- 1947- 2272- 2623- 2814-
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Max-min: 1005 1122 1207 1290 1533 2525-988
FEMUR 6 1436 1432 1490 1507 1691 1931 1723
DS: 498,549 334,95 313,58 374,23 358,13 360,52
Max-min: 1952- 1887-761 1866- 2478- 2502- 2383- 766
1040 889 765 1146
FEMUR 7 1310 1146 1037 1002 1106 1056 993
DS: 403,784 310,98 300,62 360,34 367,83 362,11
Max-min: 1576- 1663-418 1568- 1795- 2113-609 | 1633-477
648 573 528
GRAFICO 2
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e FERILIR 1
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1000 - it FERALIR 5
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1.2.4.- DMO DE LA CADERA CONTROL

Se obtuvieron determinaciones de la DMO de la cadera no intervenida
para las 7 éareas estudiadas, obteniéndose las cifras de DMO al afio de la
intervencion, asi como a los 3 y 10 afios, momento en que finalizd el
seguimiento; tal y como se muestra a continuacion. También se muestran los

valores maximo y minimo y la desviacion estandar en cada determinacion.

TABLA 10
PRE-IQ 1 ANO 3 ANOS 10 ANOS
FEMURCc 1 782 816 775 759
DS: 116,92 124,77 64,42
Max.min: 1164- 493 1205- 485 1159-634
FEMURc 2 1282 1382 1464 1259
DS: 136,50 169,62 110,08
Max.min: 1735- 632 2010- 660 1667- 990
FEMURCc 3 1636 1673 1633 1584
DS: 110,08 162,91 127,74
Max.min: 2127- 844 2478- 866 2368- 1516
FEMURc 4 1773 1784 1815 1802
DS: 85,66 131,30 182,02
Max.min: 2310- 836 2688- 957 2658- 1632
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FEMURCc 5 1725 1740 1787 1594
DS: 123,18 235,70 158,81
Max.min: 2197- 533 2523- 505 2569- 1460
FEMURCc 6 1473 1462 1514 1309
DS: 128,28 193,87 83,11
Max.min: 1909- 1239 2275- 1401 1853- 1147
FEMURCc 7 1186 1196 1114 1087
DS: 95,90 197,51 92,01
Max.min: 1661- 892 1797- 859 1608- 884
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2003
1800 = e — : =
—
1600 — gﬂ;\‘i

12004

—+— FEMUR2

—=— FEMUR2

1400 A
. !__-_—""*'ﬂ--._. j

—d— FEMUR 3

1000

800

200

—s— FEMUR 4
v FEMUR S
®— FEMURS
#— FEMLRT

200

PRE-ICQ

3 afos

10 AMOS

135




2.- INFERENCIA ESTADISTICA

2.1.- INFLUENCIA DEL SEXO EN LA REMODELACION OSEA

Se compararon las cifras de masa Osea entre los miembros de ambos sexos,
utilizando un test t-student con un nivel de significacion estadistica p= 0,05. Se
estudiaron las cifras de DMO en ambos grupos a los 6 meses de la intervencion, asi
como al afio, a los tres afios, a los cinco afos y al final del seguimiento, diez afios

después de la implantacion de al artroplastia.

Los valores de DMO (en mg/cm?) y los porcentajes de variacion obtenidos para
cada zona asi como la significacion estadistica se muestran en las tablas y graficos que

se muestran a continuacion.
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TABLA 11

PRE-IQ | 6 MESES | 1ANO 3ANOS | 5ANOS | 10 ANOS

FEMUR 1 (H) 785 776 752 781 861 757
% variacion -1,14% -4,2% -0,5% +3,05% -3,5%
FEMUR 1 (M) 650 618 621 592 646 621
% variacion -4,9% -4,4% -8,9% -0,6% -4,4%

SIGNIF

p=0,635 | p=0954 | p=0,074 | p=041 | p=0,733

GRAFICO 4
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8OO -
T -

500 -
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s ———g

—+— HOMBRES
—— MUJERES

PREAG 6 MESES 1 4600 3 afios Safios  10Afo0s
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TABLA 12

PRE-IQ | 6 MESES | 1ANO 3ANOS | 5ANOS | 10 ANOS
FEMUR 2 (H) 1279 1349 1294 1493 1720 1529
% variacion +5,4% +1L,1% | +16,7% | +34,4% +19%
FEMUR 2 (M) 1147 1133 1148 1493 1593 1320
% variacion +1,2% +0,08% +17,1% +38,8% +15,7%
SIGNIF p=0351 | p=0,761 | p=0.869 | p=0,924 | p=0,677
GRAFICO 5
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TABLA 13

PRE-IQ | 6 MESES | 1ANO 3ANOS | 5ANOS | 10 ANOS
FEMUR 3 (H) 1713 1709 1658 1930 2256 1793
% variacion -0,22% -3,2% +12,6% +31,6% +4,67%
FEMUR 3 (M) 1460 1395 1427 1637 1799 1663
% variacion -4,4% 2,2% +12,1% +23,2% +13,9%
SIGNIF p=0,882 | p=0,224 | p=0,828 | p=0,012 | p=0,782
GRAFICO 6
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20040
@+ #
1500 — = ot
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TABLA 14

PRE-IQ | 6 MESES | 1ANO 3ANOS | 5ANOS | 10 ANOS
FEMUR 4 (H) 1887 1837 1861 1978 2129 2038
% variacion -2,64% -1,3% +18% +12,8% +8%
FEMUR 4 (M) 1578 1491 1510 1612 1800 1799
% variacion -5,5% -4,3% +2,1% +14,2% +14%
SIGNIF p=0,491 | p=0,591 p=0,79 p=0,7 p=0,436
GRAFICO 7
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TABLA 15

PRE-IQ | 6 MESES | 1ANO 3ANOS | 5ANOS | 10 ANOS
FEMUR 5 (H) 1800 1747 1775 1918 2294 1778
% variacion -2,9% +1,3% +6,5% +27,4% -1,2%
FEMUR 5 (M) 1476 1427 1420 1576 1875 1577
% variacion -3,3% -3,.7% +6,7% +27% +6,8%
SIGNIF p=0,55 p=0,552 p=0,901 p=0,283 p=0,975
GRAFICO 8
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TABLA 16

PRE-IQ | 6 MESES | 1ANO 3ANOS | 5ANOS | 10 ANOS
FEMUR 6 (H) 1546 1601 1586 1729 2035 1689
% variacion +3,5% +2,5% +11,8% +31,6% +9,2%
FEMUR 6 (M) 1286 1298 1340 1622 1843 1361
% variacion +0,9% +4,1% +26,1% +43,3% +26,8%
SIGNIF p=0,165 p=0,319 p=0,293 p=0,55 p=0,739
GRAFICO 9
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TABLA 17

PRE-IQ | 6 MESES | 1ANO 3ANOS | 5ANOS | 10 ANOS
FEMUR 7 (H) | 1185 1107 1059 1173 1183 1023
% variacion -6,5% -10,6% -1% -0,1% -13,6%
FEMUR7(M) | 1106 949 941 1003 974 955
% variacion -14,1% -14,9% -9,3% -11,9% -13,6%
SIGNIF p=0,857 | p=0,926 | p=0,435 | p=0,178 p=0,97
GRAFICO 10
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2.2.- INFLUENCIA DEL IMC EN LA EVOLUCION DE LA MASA OSEA

En este apartado se estudia la evolucion de la densidad mineral 6sea en cada
zona del fémur al afio de la intervencion, asi como a los tres y diez afios. Los
componentes del estudio fueron divididos en dos grupos: el grupo 1, cuyo indice de
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masa corporal era de 30 o menos; y el grupo 2, constituido por los pacientes que
presentan un IMC mayor de 30. Se escogid el punto de corte en 30 ya que al ser la

media poblacional del estudio dividia la muestra en dos grupos homogéneos.

En las siguientes tablas y graficos se muestra la evolucién de la DMO en cada
grupo en cada uno de los momentos del estudio antes mencionados, asi como la

significacion estadistica de cada variacion de masa Osea.

TABLA 18
AREA 1 PREOP 1 ANO 3 ANOS 10 ANOS
GRUPO 1 724 654 688 629
% variacion -9,6% -4,9% -13,1%
GRUPO 2 808 781 805 783
% variacion -3,3% -0,3% -3%
SIGNIFICACION p=0,807 p=10,706 p=0,222
GRAFICO 11
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TABLA 19

AREA 2 PREOP 1 ANO 3 ANOS 10 ANOS
GRUPO 1 1192 1212 1360 1392
% variacion +1,6% +14% +16%
GRUPO 2 1284 1308 1499 1499
% variacion +1,8% +16,7% +16,7%
SIGNIFICACION p=0,919 p=0,441 p=0,961
GRAFICO 12
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TABLA 20

AREA 3 PREOP 1 ANO 3 ANOS 10 ANOS
GRUPO 1 1580 1569 1823 1751
% variacion -0,7% +15,3% +10,8%
GRUPO 2 1667 1659 1824 1766
% variacion -0,5% +9,4% +5,9%
SIGNIFICACION p=0,933 p=0,48 p=10,029
GRAFICO 13
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TABLA 21

AREA 4 PREOP 1 ANO 3 ANOS 10 ANOS
GRUPO 1 1770 1735 1870 1950
% variacion -2% +5.6% +10,1%
GRUPO 2 1873 1787 1860 1972
% variacion -4,6% -0,7% +5,2%
SIGNIFICACION p=10,255 p=10,623 p=10,229
GRAFICO 14
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TABLA 22

AREA 5 PREOP 1 ANO 3 ANOS 10 ANOS
GRUPO 1 1588 1589 1786 1754
% variacion +0.06% +12,4% +10,4%
GRUPO 2 1809 1735 1855 1695
% variacion -4,1% +2,5% -6,4%
SIGNIFICACION p=0,938 p= 0,087 p=0,012
GRAFICO 15
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TABLA 23

AREA 6 PREOP 1 ANO 3 ANOS 10 ANOS
GRUPO 1 1358 1488 1656 1605
% variacion +9.5% +21,9% -18,1%
GRUPO 2 1567 1561 1740 1703
% variacion -0,4% +11% +8,6%
SIGNIFICACION p="0,17 p=0,31 p=0,14
GRAFICO 16
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TABLA 24

AREA 7 PREOP 1 ANO 3 ANOS 10 ANOS
GRUPO 1 1099 951 1103 1002
% variacion -15,3% +0,3% -8,1%
GRUPO 2 1261 1114 1192 1062
% variacion -11,7% -5,5% -15,2%
SIGNIFICACION p=0,778 p= 0,445 p=0,182
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2.3.- RELACION DE LA DMO

SEGUIMIENTO

INICIAL 'Y LA DMO AL FINAL DEL

En este apartado se evalua la capacidad predictiva atribuida a la DMO antes de

la intervencion sobre la masa dsea en cada zona a lo largo del estudio, mediante la

aplicacion de regresion lineal y el coeficiente de correlacion de Pearson. En la tabla

siguiente se muestra el coeficiente de correlacion para cada zona femoral en los

diferentes momentos del seguimiento.

TABLA 25
6 MESES 1 ANO 3 ANOS 5 ANOS 10 ANOS
FEMUR 1 0,76 0,71 0,61 0,567 0,308
FEMUR 2 0,763 0,64 0,352 0,443 0,001
FEMUR 3 0,577 0,513 0,392 0,61 0,237
FEMUR 4 0,794 0,753 0,718 0,484 0,511
FEMUR 5 0,7 0,754 0,61 0,595 0,194
FEMUR 6 0,741 0,646 0,355 0,556 0,24
FEMUR 7 0,522 0,573 0,401 0,461 0,14

A continuacion se muestran las diferentes rectas de regresion y diagramas de

dispersion en los momentos del seguimiento.
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Correlacién entre la DMO inicial v la DMO en la zona 1 de Gruen.

- alos 6 meses de seguimiento

Fi em= 62+ 0,849 (Fi pre)
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a los 3 afios de seguimiento

Fi 3a=-26+ 0,997 (F1 pre)
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- alos 10 anos de seguimiento

F179A: 312+ 0,530 (FIJTG)
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Correlacién entre la DMO inicial v la DMO en la zona 2 de Gruen.

- alos 6 meses de seguimiento

F2_6M= -25+ 1,035 (Fz_pre)
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al afo de seguimiento

FZflA: 186 + 0,863 (F2J9re)
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a los 3 afios de seguimiento

F2_3A= 443+ 0,803 (F2_pre)
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a los 5 afios de seguimiento

Fy 54= 484+ 0,919 (F pre)
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a los 10 afios de seguimiento
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Correlacién entre la DMO inicial v la DMO en la zona 3 de Gruen.

- alos 6 meses de seguimiento

F3 em=296 + 0,784 (F3 pre)
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a los 3 afios de seguimiento

F373A: 623+ 0,745 (F3Jre)
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a los 5 afios de seguimiento
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- alos 10 anos de seguimiento

F379A: 812 + 0,599 (F3Jre)

Linear Reqression
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Correlacién entre la DMO inicial v la DMO en la zona 4 de Gruen.

- alos 6 meses de seguimiento

F4_6M= 73 + 0,909 (F4 _pre)
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al afo de seguimiento
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a los 5 afios de seguimiento
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Correlacién entre la DMO inicial v la DMO en la zona 5 de Gruen.

- alos 6 meses de seguimiento

Fs emv=317 + 0,768 (Fs pre)
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a los 3 afios de seguimiento

Fs 34= 328+ 0,882 (Fs prc)
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- alos 10 anos de seguimiento

Fs o= 783 + 0,568 (Fs5 pre)
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Correlacién entre la DMO inicial v la DMO en la zona 6 de Gruen.

- alos 6 meses

Fe em= 182 + 0,895 (Fg pre)
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al afo de seguimiento

F671A: 370+ 0,786 (FGJTG)
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a los 5 afios de seguimiento

Fs 5a= 738 + 0,819 (Fs pre)
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a los 10 afios de seguimiento

F679A: 806 + 0,617 (F6Jre)
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Correlacién entre la DMO inicial v la DMO en la zona 7 de Gruen.

- alos 6 meses de seguimiento

F7_6M= 113+ 0,774 (F7_pre)

Linear Rearession

R*Linear = 0,523
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- al afio de seguimiento

F7 1a=104 + 0,780 (F7 pre)
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a los 3 afios de seguimiento

F7 3a= 129+ 0,849 (F7 pre)

Lingar Rearession

2000,00-]

1500,00

fem7_3a

1000,00-

R Linear = 0,402

0o T T T T T T T
£00,00 800,00 100000 120000 140000 1600,00 180000

fem7pre

a los 5 afios de seguimiento

F775A: 14 + 0,908 (F7J)re)

Linear Reqression
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- alos 10 anos de seguimiento

F7 0a= 351+ 0,537 (F pro)

Lingar Rearession
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fem7_9a
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750,00 1000,00 1250,00 150000 1750,00

fem7pre

2.4.- VARIACION DE LA DMO EN EL FEMUR A ESTUDIO DURANTE EL

SEGUIMIENTO

Se compararon las cifras de DMO en cada momento del seguimiento utilizando
la DMO preoperatoria como valor de referencia mediante la aplicacion de un test t-
student con una significacion estadistica p= 0,025. Las cifras de la DMO de cada zona
(en mg/cmz), asi como la variacion respecto al valor de referencia, la desviacion
estandar y el nivel de significacion estadistica se muestran en la tabla que aparece en la

pagina siguiente:
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TABLA 26

PRE-IQ 15DIAS | 6 MESES | 1 ANO 3 ANOS | 5 ANOS 10 ANOS

(referencia)
FEMUR 1 | 784 663 709 703 707 761 729
Variacion: -15,3% -9,5% -10,3% -9,8% -2,9% -1%
DS: 204,44 96,70 108,97 140,97 148,48 149,07
Signif. p=0,038 | p=0,004 | p=0,008 | p=0,151 | p=0,918 | p=0,058
FEMUR 2 | 1266 1148 1273 1242 1434 1615 1449
Variacion: -9,3% +0,5% -1,8% +13% +27% +14%
DS: 406,06 144,95 172,50 285,39 244,92 458,29
Signif. p=0,281 | p=0,443 | p=0,453 | p=0,000 | p=0,000 | p=0,032
FEMUR 3 | 1623 1446 1580 1590 1834 2020 1790
Variacion: -9,6% -2,6% -2% +13% +24,4% | +10,2%
DS: 520,23 185,31 193,44 257,46 212,74 318,33
Signif. p=0,261 | p=0,085 | p=0,395 | p=0,000 | p=0,000 | p=0,016
FEMUR 4 | 1805 1594 1714 1772 1869 2002 1994
Variacion: -11,6% -5% -1,8% +3.5% +10,9% | +10,4%
DS: 540,43 134,25 147,76 178,87 234,39 205,02
Signif. p=0,167 | p=0,001 | p=0,485 | p=0,001 | p=0,000 | p=0,001
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FEMUR 5 | 1689 1543 1610 1665 1817 2083 1762
Variacién: 8.6% | -4.6% | -14% | +7.5% | +23% | +4,3%
DS: 56549 | 173,72 | 150,41 |205.66 |212,71 |331,91
Signif. p=0,334 | p=0,022 | p=0347 | p=0,000 |p=0,000 | p=0,542
FEMUR 6 | 1436 1432 1490 1507 1691 1931 1723
Variacién: 002% | 3.7% | +4.9% | +17,7% | +344% | +19,9%
DS: 52473 | 173,57 | 198,75 |310,67 |24551 | 332,79
Signif. p=0,977 |p=0,329 |p=0,047 | p=0,000 | p=0,000 | p=0,001
FEMUR 7 | 1310 1146 1037 1002 1106 1056 993
Variacién: 12,5% | -20.8% | -23,5% | -15,5% | -19.3% | -24,1%
DS: 404,15 | 224,58 | 20641 | 281,66 |271,15 |35540
Signif. p=0,138 | p=0,000 | p=0,000 | p=0,280 | p=0,089 |p=0,007

2.5.- VARIACION DE LA DMO EN EL FEMUR CONTROL DURANTE EL

SEGUIMIENTO

Se recogieron los datos de la DMO del fémur control en el preoperatorio, al afio,
los tres afos y diez afios de la operacion. Se utilizd un test t-student con un nivel de
significacion estadistica p= 0,025 para comparar los valores y establecer la variacion de
la masa 6sea (en mg/cm?) en cada zona; de manera que podemos establecer los cambios
en la masa 6sea atribuibles a la involucion fisioldgica. Los resultados se muestran a

continuacion:
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TABLA 27

PRE-IQ 1 ANO 3 ANOS 10 ANOS

FEMURc 1 782 816 775 759
Variacion: +4,3% -0,9% -3%
Signif. p=0,008

FEMURc 2 1282 1382 1464 1259
Variacion: +3,5% +14% -1,8%
Signif. p=0,002

FEMURCc 3 1636 1673 1633 1584
Variacion: +2,2% -0,2% -3,2%
Signif.

FEMURCc 4 1773 1784 1815 1802
Variacion: +0,6% +2,3% +1,6%
Signif.

FEMURGc 5 1725 1740 1787 1594
Variacion: +0,8% +3,5% -7,6%
Signif. p=0,013
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FEMURc 6 1473 1462 1514 1309
Variacion: -3,2% +2,7% -11,1%
Signif. p=0,0001

FEMURc 7 1186 1196 1114 1087
Variacion: +0,8% -6% -8,3%
Signif.

2.6.- COMPARACION DE LA VARIACION DEL FEMUR INTERVENIDO Y EL

FEMUR CONTROL

Se compararon los datos de la DMO del fémur intervenido y el fémur control en
el preoperatorio, al afio, los tres afos y diez afios de la operacion. Se utilizd un test t-
Student con un valor de significacion estadistica p= 0,05 para establecer si se

encontraban variaciones estadisticamente significativas entre las diferentes zonas del

fémur.

En las tablas y graficos que se muestran a continuacion se detallan los valores de

DMO, asi como los porcentajes de variacion en cada momento del estudio y la

significacion estadistica.
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TABLA 28

AREA 1 PRE-IQ 1 ANO 3 ANOS 10 ANOS
FEMUR CASO 784 703 707 729
-10,3% -9,8% 7%
FEMUR 782 816 775 759
CONTROL
+4,3% -0,9% 3%
SIGNIF p=0,36 p=0,047 p=0,472
GRAFICO 18
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B0 -
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T60 -
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TABLA 29

AREA 2 PRE-IQ 1 ANO 3 ANOS 10 ANOS
FEMUR CASO 1226 1242 1434 1449
-1,8% -13% +14%
FEMUR 1282 1382 1464 1259
CONTROL
+3,5% +14% -1,8%
SIGNIF p=0,0,25 p=0,015 p=0,27
GRAFICO 19
15080
1450
L4000
1350
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TABLA 30

AREA 3 PRE-IQ 1 ANO 3 ANOS 10 ANOS
FEMUR CASO 1623 1446 1834 1790
-9,6% +13% +10,2%
FEMUR 1636 1673 1633 1584
CONTROL
+2,2% -0,2% -3,2%
SIGNIF p=0,854 p=0,093 p=0,325
GRAFICO 20
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TABLA 31

AREA 4 PRE-IQ 1 ANO 3 ANOS 10 ANOS
FEMUR CASO 1805 1772 1869 1994
-1,8% +3.5% +10,4%
FEMUR 1773 1784 1815 1802
CONTROL
+0,6% +2,3% +1,6%
SIGNIF p=0,0,835 p=0,446 p=0,056
GRAFICO 21
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TABLA 32

AREA 5 PRE-IQ 1 ANO 3 ANOS 10 ANOS
FEMUR CASO 1689 1665 1817 1762
-1,4% +7,5% +4,3%
FEMUR 1725 1740 1787 1594
CONTROL
+0,8% +3,5% -7,6%
SIGNIF p=0,042 p=0,856 p=0,433
GRAFICO 22
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TABLA 33

AREA 6 PRE-IQ 1 ANO 3 ANOS 10 ANOS
FEMUR CASO 1436 1507 1691 1723
+4,9% +17,7% +19,9%
FEMUR 1473 1462 1514 1309
CONTROL
-3.2% +2,7% -11,1%
SIGNIF p=0,067 p=0,012 p=0,041
GRAFICO 23
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TABLA 34

AREA 7 PRE-IQ 1 ANO 3 ANOS 10 ANOS
FEMUR CASO 1310 1002 1106 993
-23,5% -15,5% 24.1%
FEMUR 1186 1196 1114 1087
CONTROL
+0,8% -6% -8,3%
SIGNIF p=0,007 p=0,131 p=0.142
GRAFICO 24
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DISCUSION






En este capitulo se expone en primer lugar un resumen de los conocimientos
actuales acerca del remodelado 6seo periprotésico, explicando las razones por las que se

eligio la DEXA para realizar el proyecto.

Posteriormente se discuten los resultados que se han obtenido del estudio de la
poblacioén y las cifras de densidad de masa 6sea en relacion a la edad, indice de masa
corporal y sexo. Ademds se analiza la masa d6sea a lo largo de los diez anos de
seguimiento y la correlacion de los datos con el fémur contralateral, utilizado como
control. También se ha realizado un andlisis de la capacidad de prediccion de la masa

Osea preoperatoria a lo largo del seguimiento de los pacientes.

Se considera que los cambios sufridos por el fémur proximal tras la proteizacion

se deben a dos grupos de causas fundamentalmente:

-Causas asociadas al paciente: peso y actividad del paciente, calidad dsea

preoperatoria.

-Causas asociadas a la protesis: tamafio, geometria, material y recubrimiento
poroso, que influyen en las nuevas condiciones biomecanicas de la cadera tras la

implantacion de la protesis.

El remodelado 6seo después de una artroplastia de cadera tiene un origen
multifactorial (147, 148). Se puede detectar una rapida pérdida oOsea durante los
primeros 6 meses que puede ir del 20% al 50% en funcién del implante y la
metodologia del estudio. Esta pérdida 6sea esta influenciada por diferentes factores,
como la agresion quirurgica, el reposo en el postoperatorio inmediato y la carga parcial

de peso. Las cifras de masa Osea se ven afectadas por el fresado quirurgico y la
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preparacion del fémur proximal, causando un descenso inmediato del stock 6seo (149)
de hasta el 10%. Para evitar esta modificacion en los valores de densidad dsea, se han
escogido las cifras de DMO preoperatoria en vez de las determinaciones en el
postoperatorio inmediato como valores de referencia para calcular cambios posteriores

debidos a las alteraciones biomecanicas producidas por el implante.

El reposo postoperatorio y la carga parcial de peso no pueden explicar
completamente algunas de las pérdidas de masa Osea que ocurren en las zonas
proximales del fémur. La técnica quirGirgica tiene una importante influencia en los
cambios ocurridos en el periodo precoz. El preparado de la metéfisis y el encaje a
presion del implante pueden causar microfracturas en el hueso esponjoso que pueden
reabsorberse en la semanas siguientes, produciendo nuevos descensos de masa Osea
detectados en los primeros 6 meses después de la intervencidon. La cuantia y extension
de estos cambios son debidas a la desigual agresion quirdrgica en las diferentes zonas

del fémur proximal.

La preparacion femoral de las areas media y distal causa una importante
disrupcion de la circulacion endostal debido al fresado y puede producir necrosis 6sea
en la parte mas interna de la cortical (150). Por el contrario, en el calcar la exposicion
quirtrgica del cuello femoral en el momento de la osteotomia dafa la vascularizacion
periostal y causa la denervacion de esta area. Ademas el raspado también afecta a la
circulacion endostal. Como resultado, al final del proceso esta area puede sufrir una
denervacion e importante pérdida de vascularizacion, causando un grado variable de
necrosis 6Osea y resorcion. Posteriormente, el efecto del stress-shielding puede
incrementar la pérdida dsea en esta area, ya dafiada. La suma de factores bioldgicos y

mecanicos puede explicar el descenso de masa dsea en esta zona, que llega hasta el
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24% en los primeros 6 meses en algunos estudios (15), recobrandose paulatinamente en

controles a los 18 meses de la intervencion (151).

Es aceptado que la mayoria del remodelado se estabiliza al final del primer afio
de la intervencion, cuando la densidad 6sea parece alcanzar una meseta en todas la areas
alrededor de la protesis (58, 152) momento a partir del cual los cambios reflejan la

respuesta biomecanica del hueso segun la ley de Wolff.

En el area 7 se encuentra algin descenso tardio adicional que se considera
causado en su mayoria por el stress-shielding. El descenso de la masa 6sea en esta area
con una transmision de cargas disminuida parece no tener influencia mecanica ni
biologica en otras areas. A pesar de no tener efecto en la estabilidad del vastago después
de 1 afio de seguimiento, el posible incremento de la resorcion 6sea puede comprometer

la estabilidad del vastago a largo plazo.

Los cambios de DMO relacionados con el stress-shielding normalmente son
detectados al final del primer afio de la intervencion. En un fémur proximal normal, la
transferencia de cargas se realiza de la cabeza femoral al célcar, que soporta fuerzas
compresivas mas importantes que las zonas mas diafisarias del fémur (153). Tras una
artroplastia total de cadera, este patron de transferencia de cargas se invierte, y la
mayoria de las fuerzas de compresion son transmitidas a las areas diafisarias a través del
vastago, lo que causa un descenso de transmision de fuerzas en la zona proximal,
provocando la resorcion 6sea. En estudios densitométricos, los vastagos no cementados
de primera generacion se asociaron con importantes pérdidas Oseas proximales
atribuibles a la remodelacion dsea adaptativa que alcanzaban un descenso de hasta el
45% de la DMO. Estos cambios se estabilizaban tras el primer o segundo afio de la

intervencion (148). Los vastagos no cementados de segunda generacion, hechos de
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titanio y con un disefio anatdmico para mejorar la fijacion del vastago, mostraron un
descenso de la DMO del 20-25% al final del segundo afio (154). Los componentes
femorales conicos, usados frecuentemente en Europa, tienen una pérdida proximal de
entre el 10% y el 30% (60, 155). Los implantes personalizados (custom-made) han
obtenido los mejores resultados en cuanto a pérdida 6sea proximal, pero aun asi
muestran una caida del 14-27% al final del quinto afio de seguimiento (156). Por otro
lado, la implantacion de prétesis con vastagos cortos o ultracortos; que pretenden
desplazar la transferencia de cargas a las zonas mas proximales, han obtenido unas
pérdidas de masa osea del 7-24% en el céalcar a los 3 afios de seguimiento (157); e
incluso algunos estudios recientes afirman no encontrar diferencias significativas con
vastagos de longitud reducida respecto a vastagos estdndar en la reduccion de la masa
Osea al afio de seguimiento; por lo que concluyen que el pretendido objetivo de trasladar
las cargas a las areas proximales no se consigue (158). Recientemente, los véastagos de
baja rigidez han mostrado una reducciéon de la DMO en calcar del 15% al final del

segundo afio e incluso a los 10-15 afos de seguimiento (159).

Otros estudios realizados con TAC cuantitativo (160) han objetivado una
disminucion progresiva de la DMO en la metéfisis, con unas pérdidas del 13,8% en
trocanter mayor y del 17,8 % en trocanter menor a los 5 afios, con mayor afectacion en
hueso esponjoso que cortical; sin que se haya visto correlacion con factores como sexo,
indice de masa corporal o lado afecto. En este estudio se concluye que los factores mas
importantes para la disminucion de la masa dsea periprotésica son la edad, la osteolisis

y el efecto stress shielding.

El patron de remodelado producido por el vastago objeto de este estudio,
anatdmico y no cementado, es similar a otros vastagos no cementados de segunda

generacion. Algunos estudios densitométricos con este implante (58) han observado un
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descenso de la masa oOsea entre el 20-25% en areas proximales y del 5-15% en areas
intermedias, sin hallar cambios significativos en zonas distales. Estos cambios se

estabilizan tras uno o dos afios de la intervencion.

1.-ELECCION DEL METODO DIAGNOSTICO

Inicialmente las determinaciones de densidad mineral 6sea se hicieron utilizando
métodos semicuantitativos mediante radiografias convencionales que posteriormente
eran valoradas por el facultativo, quien valoraba la existencia de osteoporosis en mayor

o0 menor medida.

Otros métodos utilizados como la dispersion de Compton, la radiogrametria, los
ultrasonidos o el TAC cuantitativo presentaban dificultades a la hora de establecer
pardmetros como la reproducibilidad, la precision, la fiabilidad o el coste econémico (7,
135). Ademas, se considera que con el uso de ciertas técnicas de imagen como el TAC
cuantitativo el paciente soportaria una radiaciéon excesiva en estudios que requieran

seguimientos continuados.

La introduccion de los métodos absorciométricos supuso la aparicion de un
método cuantitativo para determinar la masa 6sea. Estos métodos han mejorado gracias
al uso progresivo de los rayos X en detrimento de los is6topos radioactivos; de tal forma
que la DEXA es considerada actualmente superior a otros métodos absorciométricos en
cuanto a coste, tiempo de rastreo, dosis de radiacion y precision (error estimado entre
menos del 2% y el 4,6% segun autores) (161), permitiendo ademas el rastreo de
diferentes zonas de la anatomia sin algunas de las limitaciones de las otras técnicas.
También se ha concluido que la precision de esta técnica no se ve modificada por el

disefio y tipo de implante (161).
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Por todas estas razones este método ha sido aceptado como una técnica de
eleccion para determinar pequefios cambios de densidad mineral 6sea en torno a
implantes (7, 162), y nos hicieron considerar la DEXA como la herramienta 6ptima

para el estudio.

2.-RESULTADOS DENSITOMETRICOS

2.1.-REMODELADO PERIPROTESICO EN RELACION CON EL SEXO

A continuacion se comentan los resultados obtenidos tras el seguimiento
densitométrico, una vez divididos los pacientes segin el sexo; analizdndose tanto la
evolucion de la DMO como la influencia del sexo como factor determinante en la

remodelacion Osea.

El grupo de mujeres mostro en la determinaciéon preoperatoria una masa Osea
inferior en todas las areas a las cifras obtenidas para el grupo de los hombres. En el
seguimiento evolutivo, se aprecidé una disminucion de la masa 6sea durante el primer
afio de la intervencion, para posteriormente aumentar a los 3 afios hasta alcanzar cifras
maximas a los 5 afios; momento a partir del cual se observa un descenso de la densidad
mineral en la determinacion a los diez afios de seguimiento, seguramente debido a la
involucién y la falta de actividad asociadas a la edad. Excepciones a esto se encuentran
en la zona 1, donde la pérdida 6sea inicial no se consigue recuperar y se mantiene a lo
largo del seguimiento; y en la zona 7 donde se aprecia una importante pérdida 6sea que
no se consigue recuperar y se acentiia en el ultimo periodo del seguimiento, debido

seguramente a la agresion quirurgica y la posterior desfuncionalizacion.
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Sin embargo se manifiestan algunas diferencias en lo relativo al remodelado. En
varones, con fémures mas rigidos con mayor DMO inicial, se intuye una transmisioén de
cargas algo mas proximal en el seguimiento intermedio, con menores pérdidas en las
zonas 1 y 7 y ganancias menos intensas en 2 y 6. El grupo de mujeres, con zonas 1 y 7
menos rigidas en el preoperatorio, las cargas se transmiten mayoritariamente en las
zonas 2 y 6, lo que se justifica por la mayor atrofia de 1 y 7 y la mayor respuesta en las

zonas 2y 6.

Tras obtener estos resultados podemos concluir que el sexo no afecta
significativamente al patrén de remodelado 6seo del fémur tras la implantacion de una
protesis de cadera ABGII, ya que las variaciones para las 7 zonas del fémur en ambos
grupos no han sido estadisticamente significativas, si excluimos los resultados de la
zona 3 a los cinco afnos de seguimiento; lo que se considera un hallazgo no relevante

teniendo en cuenta las cifras obtenidas en el resto zonas a lo largo del tiempo.

Estos resultados coinciden con los hallados en algunos estudios con cuatro afios
de seguimiento (163) y en otros mas recientes (164) en que se afirma que el sexo no se

considera un factor predictor del resultado en cuanto a clinica o patrén remodelativo.

2.2.- INFLUENCIA DEL IMC EN LA REMODELACION OSEA

En este apartado se analizan los resultados obtenidos una vez dividida la muestra
en dos grupos: el grupo 1 con un IMC menor o igual a 30 y el grupo 2 compuesto por

los pacientes con un IMC mayor de 30.

Se han observado inferiores cifras de DMO en el grupo 1 preoperatorias y al afio

de seguimiento, posiblemente debido a que pacientes con mayor peso corporal poseen
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una mayor transmision de cargas. En ambos grupos se aprecié una disminuciéon de la
masa 6sea durante el primer aflo de la intervencion fruto de la agresion quirdrgica, para
posteriormente recuperarse en la determinacion a los 3 afios, y caer a los diez afios de
seguimiento, seguramente debido a la involucién y la falta de actividad asociadas a la
edad. Excepciones a esto se encuentran en las zonas 1 y 7, donde la pérdida 6sea inicial
no se consigue recuperar y se va acentuando a lo largo del seguimiento; y en las zonas 2

y 4 en que se muestra un aumento sostenido en las cifras de densidad mineral dsea.

Con estos resultados podemos afirmar que el indice de masa corporal no afecta
significativamente a la remodelacion osea del fémur tras la implantacion de una protesis
de cadera ABGII, ya que las variaciones para las 7 zonas del fémur en ambos grupos no
han sido estadisticamente significativas, si excluimos los resultados de las zonas 3y 5 a
los diez afios de seguimiento; que se consideran hallazgos no relevantes teniendo en

cuenta las cifras obtenidas en el resto zonas a lo largo del tiempo.

Estos resultados son similares a los obtenidos en estudios con seguimientos de
hasta cuatro afos (163, 164) que concluyen que el indice de masa corporal no es un
factor determinante para los resultados clinicos ni para la remodelacion oOsea

periprotésica.

2.3-INFLUENCIA DE LA MASA OSEA INICIAL EN EL REMODELADO

PERIPROTESICO

A continuacion se detallan los resultados obtenidos mediante la comparacion de
la masa Osea en el preoperatorio y en los diferentes momentos del seguimiento. Con
esto se pretende averiguar la capacidad predictiva que la DMO inicial tiene sobre la

masa Osea tras la proteizacion con este implante. El objetivo es determinar si existen
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expresiones matematicas que, a partir de la DMO en el preoperatorio, permitan al
cirujano o al investigador conocer cudl va a ser el comportamiento de la DMO en
diferentes etapas del postoperatorio y ayudar a decidir si éste es el implante mas

adecuado para un paciente determinado.

Para ello se han aplicado rectas de correlacion lineal, obteniendo los siguientes

resultados en cada zona femoral:

- Zona 1: en esta zona se puede observar una fuerte correlacion hasta los 3 afos
tras la intervencion quirirgica (la DMO inicial explicaria hasta el 71% de la
DMO al afio y el 61% a los 3 afios). Tras este tiempo, la correlacion disminuye
hasta el 30% a los 10 afios de seguimiento, por lo que aumenta la influencia de
otros factores como la involucion propia de la edad, las alteraciones en la
biomecénica y la disminucioén de la actividad fisica; asi como otras posibles

variables como enfermedades o farmacos no controlados en este estudio.

- Zona 2: s6lo se observa una correlacion significativa hasta el primer afio de la
intervencion (76%). Luego ésta disminuye debido a la influencia de los factores
antes comentados, hasta observarse una correlacion practicamente nula al final

del seguimiento (0,1%).

- Zona 3: se aprecia poca correlacion desde el postoperatorio inmediato (57%),
lo que implica que la modificacion de la biomecéanica tiene un papel
fundamental, sugiriendo que en esta zona aparece una proteccion contra la

transmision de cargas fisiologica.

- Zona 4: la correlacion explica hasta un 71,8% de la masa dsea a los 3 afios,

seguramente por la transmision de cargas desde las zonas 3 y 5. Posteriormente
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la correlacion disminuye hasta lograr explicar s6lo un 51% de la DMO a los 10

anos.

- Zona 5: se aprecia una importante correlacion de hasta un 75% durante los 3
primeros anos de seguimiento, lo que podria explicarse por la transmision de
cargas que corresponderian a las zonas 6 y 7. Después las cifras caen hasta un
59% a los 5 afios de seguimiento y un 19% a los 10 afios tras la intervencion

quirurgica.

- Zona 6: hasta los 3 afios de seguimiento el coeficiente de correlacion indica
una buena potencia predictiva (64% a los 3 afios), momento en que la involucion
y la modificacion de la biomecanica hacen que el coeficiente de correlacion

disminuya hasta s6lo un 24% a los 10 afos.

- Zona 7: la correlacion es escasa desde el preoperatorio inmediato (52%),
debido seguramente a la agresion quirtrgica, el fresado intramedular y la
preparacion del canal, que alteran la wvascularizacion. Posteriormente la
correlacion decae hasta poder explicar s6lo un 14% de la DMO a los 10 afios de
seguimiento, lo que muestra la influencia de la inactividad y las alteraciones

biomecanicas (stress-shielding).

En resumen podriamos decir que la DMO inicial guarda una buena correlacion y

se considera un buen factor predictor durante el primer afio en las zonas 1 a 6. A partir

de ahi pierde potencia predictiva, siendo todavia importante en las zonas 1,4 y 5 a los 3

anos. Tras 5 afios de seguimiento, no se considera que sea predictivo de la DMO en

ninguna de las 7 zonas de Gruen del fémur proximal. En la zona 7 tiene escasa potencia

predictiva ya desde el postoperatorio inmediato, debido posiblemente a la agresion

quirargica.
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Por todo esto podemos concluir que la DMO inicial tiene poca capacidad
predictiva y este tipo de regresion tiene poca utilidad a partir de los 3 afos. No se
considera un instrumento valido por la influencia de otros factores a partir de este
periodo, por ello creemos que seria necesario la realizacion de estudios a largo plazo
con un mayor nimero de pacientes y utilizando modelos de regresion multiple para

conocer la influencia de otros factores en diferentes momentos del seguimiento.

Algunos estudios han afirmado que la DMO inicial es capaz de predecir tanto el
hundimiento del vastago femoral como el retraso en la remodelacion periprotésica, pero
estos investigadores se cifien solamente a una poblacion femenina postmenopausica con
bajas cifras de DMO preoperatoria en un seguimiento a 2 afios (165). Otros estudios
realizados sobre pacientes a los que se implantd una protesis ABG II han concluido que
la masa dsea preoperatoria es un importante factor predictor de la masa dsea final, pero

estos proyectos s6lo han tenido un seguimiento de 3 afios (166).

2.4.-REMODELADO PERIPROTESICO DURANTE EL SEGUIMIENTO

En este apartado se analizan los resultados obtenidos tras el seguimiento de los
pacientes durante 10 afios, lo que conllevo la realizacion de densitometrias para evaluar
la DMO del fémur intervenido en el momento preoperatorio, y a los seis meses, al afio,

los tres, cinco y diez afios de la intervencion quirtrgica.

Estudiando cada zona del fémur pueden extraerse siguientes conclusiones:

- Zona 1: se observa una disminucion de masa 6sea del 15,3% en el momento
postoperatorio inmediato, influido por la agresion quirargica y el reposo
postoperatorio. Posteriormente se recupera hasta una pérdida del 9,5% a los 6
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meses, estabilizdndose en rangos de pérdida en torno al 10%, con una leve
recuperacion a los 5 afos (-2,9%), probablemente debida a la mejoria clinica y
una mayor actividad funcional, lo que constituye un estimulo para la
recuperacion del stock dseo. En los tltimos afios del seguimiento se produce una
caida hasta llegar a una pérdida del 7% sobre la DMO inicial, fenémeno
aparentemente debido a la involucién y el envejecimiento, asi como el stress-

shielding.

- Zona 2: en esta zona la DMO cae un 9,3% en el postoperatorio inmediato,
recuperandose a los 6 meses y mostrando leves pérdidas (-1,8%) al ano de
seguimiento (valor no significativo). Posteriormente se aprecia un aumento de
densidad debido a una mayor transmision de cargas a este nivel, con una
recuperacion progresiva de la DMO hasta los 5 afios de hasta el 27%. En la
ultima determinacion la variacion de la DMO obtenida es de un aumento del

14%, pérdida posiblemente debida a la involucién asociada a la edad.

- Zona 3: se observa un descenso de la masa Osea en el primer control
densitométrico (-9,6%), que se recupera a los 6 meses estabilizdndose durante el
primer afo (-2%); para iniciar un aumento que llega a una ganancia del 24,4% a
los 5 afos debido a una transmisidon de cargas en esta zona procedentes de la
zona 2; mostrando una pérdida final hasta un porcentaje de 10,2% de ganancia a

los diez afios.

- Zona 4: en esta zona se aprecia un leve pero continuo aumento de densidad
mineral en el fémur tras la pérdida postoperatoria (-11,6%), iniciandose desde
los 6 meses de postoperatorio (-5%), aumentando a los 3 afos hasta un 3,5%

adicional hasta llegar a unas ganancias del 10,9% a los 5 afos, y estabilizdndose
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en estas cifras que se mantienen en la determinacion a los 10 afios (aumentos
del 10,4%), lo que indica una mayor concentracién de las cargas a este nivel

provenientes de las dreas mas proximales del fémur desde el primer momento.

- Zona 5: la masa oOsea se va recuperando progresivamente de la agresion
quirtrgica (-8,6% en la primera determinacion), observandose un aumento en la
densidad 6sea de hasta el 23% a los 5 afios de seguimiento, lo que indica una
intensificacion de la transferencia de cargas a ese nivel. A partir de ese momento
inicia un descenso hasta llegar a una cifra un 4,3% superior a la DMO de partida
a los 10 anos de seguimiento, lo que se puede atribuir a la involucion propia de

la edad y la disminucién de la actividad.

- Zona 6: se observa un descenso casi inexistente en el postoperatorio inmediato,
aumentando la DMO progresivamente (+3,7% a los 6 meses, +4,9% al afo,
+17,7% a los 3 anos) hasta alcanzar la maxima DMO a los 5 afos, con un
aumento del 34,4%. Esto es debido a una mayor transferencia de cargas a este
nivel provenientes de la zona 7 ya desde el postoperatorio; seguido por un claro
descenso al final del seguimiento hasta un aumento de DMO del 19,9% a los 10

anos.

- Zona 7: tras un descenso de densidad mineral del 12,5% en la primera
determinacion, la pérdida de DMO se mantiene a lo largo del tiempo, mostrando
unos valores de -20,8% a los 6 meses, -23,5% en el primer afo, -15,5% a los 3
afios (valor no estadisticamente significativo), -19,3% a los 5 afios y -24,1% en
el Ultimo momento del seguimiento. Esta tendencia es provocada por la

insuficiente transmision de cargas a este nivel, que provoca una
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desfuncionalizacion que impide la recuperacion de la masa oOsea tras el

traumatismo quirtrgico inicial.

En conjunto podemos observar que la densidad mineral 6sea disminuyé en la
primera determinacién, debido probablemente a la agresion quirtirgica necesaria para
la implantaciéon de la protesis y la disminucién de actividad en el periodo
postoperatorio. Durante el primer afio del seguimiento en todas las areas se aprecia una
recuperacion paulatina de la DMO, consecuencia de la recuperacion progresiva de la
actividad funcional. A partir de ahi hubo zonas en que, debido a una mayor
transferencia de cargas, se incrementd la DMO de forma continuada hasta alcanzar
cifras maximas los 5 afos de seguimiento (zonas 2 a 6), que luego mostraron un
descenso al final del seguimiento debido a la disminucion de actividad asociada a la
edad, aunque en todas se observa una ganancia de DMO entre +4,3% y +19,9% respecto
a la DMO preoperatoria. La zona 1 mostr6 unas cifras de pérdida estables a lo largo de
todo el seguimiento sin capacidad de recuperar la DMO preoperatoria debido a la
desfuncionalizacion y la alteracion en la transferencia de cargas, que son transmitidas a

través del vastago hacia zonas mas distales.

El patron de remodelado observado con el vastago ABG II fue similar a los
comunicados para otros vastagos anatomicos, con pérdida de masa Osea proximal
debida a la nueva situacion biomecéanica causada por la artroplastia de cadera. Estos
resultados hablan a favor de la mejora en el disefio respecto al vastago ABG I, que ha
obtenido mayores tasas de pérdida osea en estudios de seguimiento a largo plazo con
DEXA como en estudios comparativos utilizando modelos de elementos finitos (15,
167, 168). Los cambios adaptativos aparecen en respuesta al disefio, talla y materiales
de fabricaciéon una vez que el vastago alcanza una fijacion biologica. Durante los

primeros cinco afios se observa un aumento progresivo de la DMO, posteriormente estas
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cifras decaen debido probablemente a la involucion asociada a la edad y la disminucién
de actividad. Una vez que la artroplastia altera la biomecanica de la cadera, la DMO
varia de acuerdo con el remodelado 6seo adaptativo producido por el disefio de cada

protesis, y las alteraciones mecanicas son permanentes.

2.5.- EVOLUCION DE LA DMO EN LA CADERA CONTROL DURANTE EL

SEGUIMIENTO

En este apartado se analizan los resultados obtenidos tras el seguimiento de los
pacientes durante 10 afios, mediante la realizacion de densitometrias para evaluar la
DMO del fémur no intervenido en el momento preoperatorio, y al afio, los tres anos y

los diez afios de la intervencion quirargica.

Durante el primer afio del seguimiento se observd un aumento generalizado de
la densidad mineral 6sea, hecho justificado por la mayor transferencia de cargas hacia la
extremidad sana por la proteccion de la extremidad intervenida y al aumento progresivo
de la actividad debido al alivio del dolor. A partir de ahi hubo zonas en que se inicio la
pérdida 6sea (zonas 1, 3, y 7); mientras que en el resto empezo a disminuir la masa dsea
a partir de los 3 afos de seguimiento. En todos los casos la DMO a los diez afios de
seguimiento habia sufrido un descenso, posiblemente por la disminucion progresiva de
la actividad asociada a la edad. Cabe mencionar la excepcion de la zona 4, que mantuvo

un crecimiento progresivo de la DMO a lo largo de todo el seguimiento.
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2.6.- COMPARACION DE LA VARIACION DEL FEMUR INTERVENIDO Y EL

FEMUR CONTROL

A continuacién se analizan los resultados obtenidos tras el seguimiento de los
pacientes durante 10 afios, comparando los resultados densitométricos del fémur
operado y el no intervenido en el momento preoperatorio, al afio, los tres y los diez

anos.

Se observéd una disminucion de la DMO en el fémur intervenido en todas las
areas al ano de la intervencién, debido al traumatismo de la intervencion quirdrgica y a

la disminucion de actividad y proteccion de la extremidad afecta.

Podemos observar variaciones significativas en las zonas 1 y 7 al afio y a los 3
afios de la intervencion, sin embargo la diferencia obtenida al final del seguimiento no
se hallo significativa estadisticamente; hecho que probablemente es debido
particularidades de la muestra. También se hallaron casos en que la minima densidad
6sea en zonas proximales del fémur provoco problemas de deteccion densitométrica en

los analisis realizados.

Las zonas 3, 4 y 5 son en las que se vieron menos diferencias entre ambos
grupos, probablemente debido a que la transferencia de cargas sobre el hueso es mas
fisiologica y provocd un estimulo en la remodelacion que hizo que la DMO fuese
equivalente a la del fémur no intervenido. La tunica diferencia estadisticamente
significativa se hall6 en la zona 5 en el postoperatorio inmediato, seguramente debida a

la agresion quirdrgica y al reposo postoperatorio.

Las zonas 2 y 6 mostraron diferencias significativas a los 3 afios de seguimiento

y al final del mismo. Se piensa que esto es debido a que la implantacion del vastago
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propicia la transferencia de cargas desde estas zonas hacia las zonas mas diafisarias
(zonas 3, 4 y 5) haciendo que el hueso proximal quede desfuncionalizado al no

propagarse por €l las cargas como en el fémur no intervenido.
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CONCLUSIONES






1.- El sexo y el indice de masa corporal no determinan diferencias significativas en la
remodelacion Osea periprotésica a los diez afios de la intervencion quirtrgica, ya que las
variaciones para las 7 zonas del fémur en ambos grupos no han sido estadisticamente

significativas durante el seguimiento.

2.- La masa 0Osea inicial puede predecir la densidad 6sea durante el primer afio tras la
intervencion, pero va perdiendo importancia progresivamente, hasta considerarse un

factor no predictivo tras un seguimiento de 10 afios.

3.- Del estudio realizado podemos deducir claramente que hay un remodelado
adaptativo tras la introduccion del vastago femoral con un evidente efecto de stress-
shielding y una desvitalizacion de la zona metafisaria, lo que indica que las cargas se

transmiten mas distalmente; pese al disefio del vastago.
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