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La busqueda de la longevidad de los implantes protésicos
articulares es uno de los imperativos que mas preocupan
hoy dia a los investigadores y a los cirujanos ortopédicos
que trabajan en este campo. Efectivamente, cada dia se
afrontan pacientes de menor edad deseosos de seguir una
actividad vital normal, incluso de participar regularmente en
deportes con impactos o en tareas pesadas y de carga. En el
caso de las artroplastias de cadera se ha conseguido un buen
funcionamiento de las mismas, casi asegurado en los prime-
ros 10 aflos tras su implantacion; sin embargo, a partir de
ese plazo la supervivencia decrece. El fracaso del implante
suele sobrevenir por desgaste de sus componentes articula-
res o por pérdida de fijacién al hueso huésped, estando am-
bas causas intimamente relacionadas. En este articulo se re-
visan los materiales utilizados en superficies articulares y
después se analizan los que entran a formar parte de la com-
posicion estructural del sustrato y de las superficies de fija-
cion de la protesis.

Palabras clave: nuevos materiales, artroplastia total de
cadera, protesis.

New materials for total hip arthroplasty

The search for durable articular prosthetic implant materials
is a concern to researchers and orthopedic surgeons working
in this field. Patients are progressively younger and wish to
continue their normal activities, including regular high-im-
pact sports activities, as well as heavy tasks involving loa-
ding. In the case of hip replacements, their functionality is
practically guaranteed in the first 10 years of service, but
then their survival drops off. Implant failure usually occurs
as a result of wear of the articular components or loss of fi-
xation to the host bone, which are two intimately related
causes. In the present review we examine the materials used
on articular surfaces and then analyze those that form part
of the structural composition of the substrate and the prost-
hesis-fixation surfaces.

Key words: new materials, total hip arthroplasty,
prosthesis.

Uno de los conceptos que hace deseable el desgaste
minimo de las superficies articulares es el de umbral de
osteolisis. Un desgaste mayor de 0,2 mm por afio es capaz
de ocasionar con frecuencia una ostedlisis secundaria al nu-
mero de particulas producido, mientras que por debajo de
0,1 mm por afio ésta es infrecuente'. Lo que hay que hacer
es buscar materiales, con buenas caracteristicas triboldgicas,
que disminuyan ese desgaste con relacion al par cobalto
cromo (CoCr)/polietileno de ultra alto peso molecular
(UHMWPE) que sigue siendo el més utilizado®.

En la presente revision presentamos los materiales de

Correspondencia:

M. Fernandez-Fairén.

Rio de Oro, 37.

08034 Barcelona.

Correo electrénico: axisbiomec @bsab.com

Recibido: mayo de 2002.
Aceptado: septiembre de 2002.

mayor utilidad asi como las nuevas incorporaciones en el
desarrollo de las prétesis de cadera, tanto en el cotilo como
en el vastago femoral. Analizaremos los polietilenos, los
composites o materiales compuestos, las ceramicas, los ma-
teriales metdlicos y el tratamiento y recubrimiento de las
superficies protésicas. Todo ello convierte el disefio y fabri-
cacion de las artroplastias en un mundo complejo con mu-
chas posibles combinaciones que deben ser estudiadas e in-
vestigadas en el laboratorio antes de ser implantadas en
pacientes.

POLIETILENO HIPERENLAZADO

Desde hace tiempo se sabe que el UHMWPE tratado
quimicamente* o irradiado®® experimenta una rotura de mo-
Iéculas con la aparicién de radicales libres. En ausencia de
oxigeno esos radicales tienden a formar enlaces entre si,
acelerando el calor esa reaccién de recombinacion, pudien-
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do llevarla hasta la extincion de los radicales libres. Este
material es resistente a la oxidacién y su desgaste es un
90% menor que el del UHMWPE convencional debido a la
reordenacion tridimensional de la superficie.

Para conseguir eso hay varios procedimientos que se re-
velan eficaces siendo dificil decir cudl es el ptimo. Es
complicado definir el nivel 6ptimo de irradiacién’®. Con 5
Mrad se logra una disminucién del desgaste del 85%. Esta
cifra puede ain mejorarse llegando con 10 Mrad, para no
encontrar ventaja significativa a partir de ahi. El problema
es que los diferentes procesos pueden alterar las propieda-
des mecdnicas del polietileno®’.

Analizando los datos suministrados por los fabricantes
(tabla 1) y por la literatura!®!'! hay que distinguir un polieti-
leno hiperenlazado mediante irradiacién de 5 Mrad a tempe-
ratura ambiente, estabilizado por fusién a 155°, durante 2
horas (XLPE™), o durante 24 horas (Marathon™). Esa do-
sis relativamente baja de radiacion reduce el desgaste en un
85% respecto al polietileno convencional. El mecanizado se
hace en frio a partir de la parte central de la barra, eliminan-
do el posible material oxidado de la superficie, y la esterili-
zacion subsiguiente es en 6xido de etileno o en gas respecti-
vamente. Al llegar aqui hay que sefialar que al calentar el
polietileno por encima de su temperatura de fusion desapa-
rece su estructura cristalina reformédndose los cristales du-
rante el enfriamiento ulterior.

Después de este proceso pueden apreciarse cambios en
su estructura con una disminucién de la cristalinidad y del
tamaio del cristal, con la consiguiente alteracion de las pro-
piedades mecdnicas. Asi, por ejemplo, el UHMWPE hipe-
renlazado Marathon exhibe una cristalinidad del 12% me-
nor del convencional, un limite eldstico un 4% mayor, es
decir es mas rigido, y un decremento de la resistencia en
traccion de un 4%, de la elongacion a la rotura del 10%, y
de la resistencia al impacto del 11%".

Para evitar los inconvenientes de la fusién se ha produ-
cido el Crossfire®, sometiendo el UHMWPE a 7,5 Mrad de
radiacion gamma a temperatura ambiente, recociéndolo a
120°, mecanizandolo, empaquetandolo y esterilizandolo con
2,5-4 Mrad de radiacion gamma, en atmésfera libre de oxi-
geno. Sumando ambas dosis el hiperenlazado conseguido es
el correspondiente a 10-11 Mrad, otorgando una reduccién

del desgaste del 90%. Ademads, al no fundirlo, su estructura
cristalina es similar a la del UHMWPE base, es decir, con
una cristalinidad alrededor del 55% y un tamaiio del cristal
de 40-70 nm. La resistencia y el médulo eldstico no se ven
alterados y la fluencia es un 20% menor que la del UHMWPE
convencional, lo que representa la ventaja de una menor de-
formabilidad del componente una vez en servicio'>. Hay
que remarcar que existe una cierta discrepancia entre el
30% de incremento de la tenacidad registrado por esos auto-
res'® y la disminucién del 30% de la resistencia al impacto
referida por Bauer'?. De todas formas el punto débil de este
procedimiento es la persistencia de radicales libres aunque
la oxidacién es limitada por la esterilizacién y empaquetado
en atmosfera de nitrogeno, y no se han podido apreciar
efectos deletéreos con el tiempo'>. En este grupo hay que
incluir al Aeonian®, poco estudiado todavia, elaborado por
irradiacion gamma de 3,5 Mrad a temperatura ambiente, re-
cocido a 110° durante 10 horas, esterilizado con 2,5-4 Mrad
mientras se empaqueta en nitrégeno'!.

En otro grupo hay que considerar al Longevity®, fabri-
cado mediante radiacién de 10 Mrad por chorro de elec-
trones y fundido a 150°, durante unas 2 horas. Con ello se
consigue la eliminacién de los temidos radicales libres y
una reduccion del desgaste del 89%. La irradiacion con cho-
rro de electrones tiene la ventaja de que el proceso es 2.500
veces mas rapido que con rayos gamma, pero es dificil ase-
gurar un hiperenlazado uniforme de toda la masa de polieti-
leno irradiada. Este material tiene una resistencia reducida y
una absorcion de energia a la rotura similar al UHMWPE
irradiado con una dosis similar pero recocido y no fundido
tras la irradiacion, aunque en general exhibe unas propieda-
des mecdnicas equibiaxiales superiores al material de base
y también al material irradiado a 2-4 Mrad en atmdsfera
inerte'.

El Durasul® es un intento para obviar la reduccién de la
elongacioén a la rotura y de la tenacidad del material obteni-
do por el procedimiento anterior's, se ha efectuado la irra-
diacién con chorro de electrones, con 9,5 Mrad, a 125° y fu-
sion, durante 2 horas, a 150°. Sin embargo, este método
modifica su estructura cristalina con cristalinidad del 45% y
una talla del cristal de 20-40 nm. A pesar de que su compor-
tamiento frente al desgaste es muy bueno, con una reduc-

Tabla 1. Polietilenos hiperenlazados

Propiedades mecanicas

Modelo Hiperenlazado Estabilizacion Esterilizacién (respecto a UHMWPE
convencional)
Marathon® 5 Mrad y 24 ha 155° Plasma gas Ligera pérdida
XLPE® 5 Mrad y 2hal155° Oxido etileno Ligera pérdida
Crossfire® 7,5 Mrad y 120° 2,5-3,5 Mrad/atmdésfera nitrogeno Mejoradas
Aeonian® 3,5 Mrad y 10hall10° 2,5-4 Mrad/atmésfera nitrégeno No conocidas
Longevity® Chorro electrones/10 Mrad y En calor/2 h a 150° Plasma gas Disminuidas
Durasul® Chorro electrones/9,5 Mrad y 2hal50° Oxido etileno Gran pérdida
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cion de mds del 95% del mismo, sus propiedades mecani-
cas se ven comprometidas. Su resistencia a la traccién es
un 45% menor que la del UHMWPE convencional, su li-
mite eldstico un 17% menor, su fluencia un 50% mas
grande, y su tenacidad y resistencia a la fatiga también
disminuyen sensiblemente, por debajo del UHMWPE con-
vencional y del irradiado en vacio con dosis convencio-
nales'>'4,

Probablemente, a esa distorsion en la microestructura,
con una cristalinidad del 70% y grandes cristales de 250-
450 nm de tamafio, se deba la inconsistencia observada en
los resultados clinicos del Hylamer®, un polietileno de cade-
na larga, conseguido mediante fusién y recristalizacion a
presién elevada'.

Como conclusién de este apartado cabe decir que el po-
lietileno hiperenlazado ha demostrado comportarse bien
frente al desgaste en laboratorio, incluso en el peor de los
supuestos, con cabeza de gran didmetro y grosor minimo
del componente acetabular'® o en condiciones altamente
abrasivas'®. Clinicamente el seguimiento es corto y se puede
uno preguntar qué pasard en el futuro con un polietileno cu-
yas propiedades mecdnicas, sobre todo en fatiga, son redu-
cidas.

MATERIALES COMPUESTOS

Los materiales compuestos («composites») son materia-
les multifasicos constituidos por una matriz y un relleno de
la misma por fibras, que suelen ser complementarios en
cuanto a sus propiedades. Retnen los atributos positivos de
ambos sin sus defectos. Las propiedades mecdnicas de un
material compuesto dependen en gran medida de la unién
que se logre entre la matriz y las fibras'’.

Las posibilidades de estos materiales son ilimitadas y se

L= SE1 EHT= 10.0 KV WD= 18 mm
20.0pm

estd intentando aplicar este dominio al mundo de las prote-
sis articulares. Se han ensayado las fibras de carbono'®?!' o
de poliaramida®'?2, y como matriz resinas de polietileno'®"
o de epoxi®, o termopldsticos como la polisulfona®?!, la
poli-aril-éter-cetona (PEK), la poli-éter-cetona-cetona
(PEKK)* o la poli-éter-éter-cetona (PEEK)?!2,

Ante los resultados cuestionables de otros materiales en
la constituciéon de compuestos para superficies articulares
protésicas®*?%, se han elaborado componentes acetabulares
con un 30% de fibra de carbono (FC) grafitico troceado y
un 70% de PEEK como matriz, por su buen comportamien-
to quimico®” %, biocompatibilidad**3!, propiedades mecani-
cas?!, y la facilidad de su procesado. En efecto, la PEEK es
un polimero semicristalino que funde a 343° C y que pre-
senta una amplia gama de viscosidades. Se ha seleccionado
la viscosidad mds baja para trabajar el compuesto FC/PEEK
mediante un proceso de extrusién, mezcldndose intimamen-
te la PEEK en polvo y las fibras antes de la fusion. Asi se
consigue una distribucién regular de las fibras en la matriz,
que las «moja» adhiriéndolas especificamente (fig. 1). Esa
magnifica compatibilidad mecdnica entre las dos fases del
material estd probablemente en la base de su excelente com-
portamiento frente al desgaste, superior al del UHMWPE en
los ensayos realizados®. El desgaste lineal registrado era 40
veces menor que el de éste frente a cabezas de zirconia, en
tanto que el volumétrico era sélo el 1% del mismo.

Es un verdadero compuesto y no una mezcla que es lo
que resulta ser en realidad el Poly-2'8. En éste el UHMWPE
mantiene un comportamiento térmico viscoeldstico, alcan-
zando un estado de goma blanda de viscosidad alta, siendo
imposible mezclarla correctamente con las fibras de carbo-
no (fig. 1). El mayor problema es la escasa resistencia de la
unién entre fibras y matriz, no existiendo entre ellas adhe-
sién especifica®.

En cuanto a la investigacion de la biocompatibilidad del

L= SE1 EHT= 10.0 KV WD= 20 mm PHOTO- 8
20.0pm

B

Figura 1. Materiales compuestos: A: la matriz de poli-éter-éter-cetona (PEEK) se adhiere intimamente a las fibras de carbono, constituyendo un
auténtico compuesto B: el polietileno de ultra alto peso molecular (UHMWPE) no se adhiere a las fibras de carbono, por lo que el material resul-

tante no es un verdadero compuesto.
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compuesto, no se manifestaron mutaciones o aberraciones
cromosomicas, lisis celular, irritacién o toxicidad local, ni
mortalidad o evidencia de toxicidad sistémica. Tampoco se
considerd pirégeno, o causé hemolisis, ni hubo sensibiliza-
cién dérmica. Los andlisis histoldgicos de los tejidos en los
que fue implantado el material o los tejidos periarticulares
sometidos a la presencia de particulas provenientes del des-
gaste de las superficies protésicas no mostraron reacciones
macroscoOpicas significativamente diferentes a los controles
y microscépicamente fue clasificado como no irritante®2.

CERAMICAS

La alimina fue usada como par articular en los afios se-
tenta®** por su excelente comportamiento frente al desgas-
te, sus buenas propiedades mecdnicas y biocompatibilidad
ya que es quimicamente estable e inerte, con alta tension su-
perficial, rigida y dura, 5 veces mds que el CoCr y 30 veces
mas que el UHMWPE. Con un coeficiente de friccién de
0,06, exhibe un bajo par de rozamiento y un desgaste mini-
mo. Es 30-40 veces mas resistente al rayado que el CoCr y
la tasa anual de desgaste es de 0,01-0,02 mm, 40 veces me-
nor que la del metal/metal y 2.000-5.000 veces menor que
la del CoCr/UHMWPE?S,

Los fallos observados durante su primera época’’-
fueron debidos al disefio de los componentes protésicos y a
la precaria calidad del material. La alimina ha cambiado y
se ha mejorado su composiciéon quimica. También su talla
de grano se ha reducido de las 50 wm iniciales a menos de
2,5 um y su pureza estd por encima del 99,5%, lo que ha in-
crementado su resistencia y mejorado su acabado superfi-
Cia]36'39’40.

El comportamiento del par alimina/alimina es muy
sensible a la finura del acabado superficial, a la esfericidad
de las superficies articulares, la tolerancia entre ellas y a la
orientacién de los componentes®*3*42, Sin embargo, el mate-
rial también es susceptible de fractura por fatiga si su encaje
en los componentes metdlicos es irregular o no sigue una
adecuacion de dimensiones perfecta** y, también, si se ca-
lienta o enfria bruscamente*. Observando todos esos postu-
lados el indice de fracturas ha descendido por debajo del
0,02%"*>%,

A este respecto el 6xido de zirconio o zirconia presenta
algunas ventajas respecto a la aldmina al doblar su resis-
tencia®® y presentar un magnifico comportamiento frente al
desgaste®. Los malos resultados observados en el labo-
ratorio con pares zirconia/zirconia o zirconia/alimina*¢+’
pueden ser debidos a trabajar con materiales poco apropia-
dos o a la degradacién de los mismos con transformacion
progresiva de los policristales tetragonales en granos mono-
clinicos''*. Lo mismo cabe suponer respecto a las fracturas
de cabezas femorales de zirconia observadas recientemente.
Han pasado de una tasa de roturas del 0,01% al 11,69%, con
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Figura 2. Desgaste volumétrico (mm’/10° ciclos) de diferentes pares
articulares. Cr: cromo; Co. cobalto; PE: polietileno; PEEK: poli-éter-
éter-cetona; Zr: zirconio; Al: aluminio; O: oxigeno.

179 fracturas en 1.431 componentes, de dos series de fabri-
cacion. Sin olvidar otros factores como el control estricto de
la densidad, el tamafio de grano, el contenido de 6xido de
itrio o la relaciéon de fases tetragonal/monoclinica que
permiten ver proximo el empleo de pares alimina/zirconia
(fig. 2) o zirconia/zirconia*#, Desde el punto de vista bio-
16gico tampoco se han apreciado problemas con las particu-
las desprendidas de la zirconia“.

Parece ser la via a seguir dada la amplia experiencia cli-
nica adquirida y los avances realizados en la fabricacion de
cerdmicas. Se ha comenzado a mezclar diferentes propor-
ciones de zirconia y alimina, combinando la gran resisten-
cia de la zirconia con la estabilidad térmica de la alimina,
pero a pesar de haberse informado buenos resultados*’ no
pasa de ser una aproximacion experimental.

MATERIALES METALICOS

En este campo las diferencias estdn mds en el disefio,
fabricacion, mecanizado y terminacion de los implantes que
en el desarrollo de nuevos materiales.

El CoCr forjado tiene una microestructura mas homo-
génea y resistente, con 4 veces menos carbono que el fundi-
do. Un alto contenido en carbono confiere una mayor resis-
tencia al desgaste*®, por lo que se ha adaptado el proceso
termomecdnico para conseguir un CoCr forjado con un con-
tenido en carbono por encima del 0,2%, similar al fundido,
y una dispersién homogénea de los carburos de 2-3 pm de
tamafio.

Los carburos firmemente adheridos a la matriz circun-
dante son 5 veces mds duros que la fase austenitica de éste
aunque pueden ser un punto débil frente a la corrosién fati-
ga si bien no se ha podido confirmar un efecto positivo con
este tratamiento®.
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TRATAMIENTOS Y RECUBRIMIENTOS
DE SUPERFICIE

Se intenta mejorar el comportamiento de las superficies
de los componentes metdlicos mediante la implantacién de
iones o recubriéndolas con una capa de otro material, pero
las referencias de los diferentes intentos son escasas y sue-
len limitarse al propio autor de la idea, con los sesgos que
ello conlleva.

Los tratamientos de superficie, como la implantacién
idnica, la pasivacion oxidativa o la nitruracion, han sido uti-
lizados para incrementar la dureza de las superficies y la re-
sistencia a la corrosion tanto del CoCr como del titanio (Ti),
y reducir el desgaste del UHMWPE contrapuesto™.

El comportamiento del titanio nitrurado es en este senti-
do tan bueno como el del CoCr®' aunque el espesor alcanza-
do por la capa no suele ser mayor de 100 nm y la duracién
de sus efectos beneficiosos no va mas alla de unos pocos
millones de ciclos®2.

Las superficies articulares pueden recubrirse de multi-
capas, mas o menos gruesas, de diferentes ceramicas como
el nitruro de cromo o de titanio®?, la aldmina o la zirconia, el
carbono o el diamante amorfo* o policristalino®, con resul-
tados prometedores, y el desgaste del polietileno frente a ca-
bezas asi constituidas es entre 10 y 50 veces menor y con un
par diamante/diamante el desgaste es todavia mucho menor
y su coeficiente de friccién el mds bajo de todos los pares
comparados®,

MATERIALES PARA LA FIJACION

El segundo problema que puede obligar la revisién de
una artroplastia es el fallo de la fijacion del implante al hue-
SO que requiere una aceptacion bioldgica y mecdnica por
parte del hueso circundante del elemento artificial insertado.

Cementos

A pesar de sus inconvenientes como material hetero-
géneo, relativamente fragil, poco tenaz, susceptible al enve-
jecimiento y a la fatiga e incapaz de ser integrado por los
tejidos vecinos, el cldsico polimetilmetacrilato (PMMA)
continda siendo el «cemento» por excelencia, sin que nin-
guna de las miltiples modificaciones lo haya mejorado®>7.
De hecho, la mayor parte de las propuestas no han pasado
de ser trabajos de laboratorio que no han tenido repercusion
en clinica. Lo que ha mejorado es el método de cementa-
cién, aumentando la expectativa de supervivencia de las
protesis.

Los llamados «cementos bioldgicos» han presentado
una alternativa seductora al ser, tedricamente, bien tole-
rados y capaces de incorporarse al sustrato 6seo que los al-
bergue. Sin embargo, la tarea es mas complicada de lo que

aparenta ya que la masa tiene que fraguar en un tiempo li-
mitado por razones operativas y debe gozar de unas caracte-
risticas mecdnicas resistivas adecuadas a las cargas que ha
de soportar. Eso ha hecho que habitualmente no se hayan
utilizado en el campo de las artroplastias aunque hayan teni-
do éxito en otras indicaciones.

Yamamuro et al’® presentaron un «cemento» en pasta y
otro inyectable, fabricado a partir del polvo cristalino se-
cundario a la fusién de una vitrocerdmica de 6xido de cal-
cio, silicio, fésforo y magnesio, tratado con y-metacriloxi-
propil-trimetoxi silano, afiadiendo benzoil perdxido, bisfe-
nol-a-glicidil-metacrilato, trietileno-glicol dimetacrilato y
N,N-dimetil-p-toluidina. El fraguado se logra en 7 minutos,
la temperatura en superficie de la masa es de unos 35° C, y
su resistencia 220-270 MPa en compresion, 50 MPa en trac-
cién y 120-135 MPa en flexion, superiores a las del PMMA.
Su tenacidad a la fractura es de 1,6 MPa'? y la resistencia
de la unién hueso-«cemento» de 2,6 + 1,4 Mpa; al mes, 3,2
+ 1,5 Mpa; a los tres meses y 4,7 + 1 MPa a los seis meses,
siendo muy superior a la del PMMA-hueso, sin observarse
efectos adversos.

Recubrimientos bioactivos

Esta linea comenzd en los afios setenta®, siendo el ma-
terial mds empleado, dentro del sin nimero de formulacio-
nes y compuestos, biocerdmicas y biovidrios, la hidroxiapa-
tita (HA), de la que se tiene ya una perspectiva clinica de
casi 10 afios®.

Es un campo lleno de incognitas: la cristalinidad y la
pureza del material, el grosor y la porosidad del recubri-
miento, la forma de aplicarlo, el crecimiento 6seo y su per-
durabilidad. En general, se acepta que la pureza del material
debe ser del 95%-97%°' y la cristalinidad alrededor del 70%
ya que si es mayor condiciona una menor bioactividad. Por
debajo de esta cifra la HA es mucho mds bioactiva pero
puede disgregarse o disolverse con rapidez®.

El espesor 6ptimo del recubrimiento para promover el
crecimiento dseo, sin que se produzca una reabsorcion, es
de 30 um®'. La porosidad de la capa de HA disminuye su
resistencia y acelera su reabsorcion, pero al mismo tiempo
la hace mds bioactiva, asi la HA densa es muy estable y po-
co reabsorbible con un comportamiento poco activo.

Para una fijacion rdpida es necesaria una cierta degra-
dacion de la hidroxiapatita hacia formas deficientes en cal-
cio y carbonatadas. La formacién de una capa rica en fosfa-
to cdlcico, una apatita carbonatada pobremente cristalizada,
estimula la osteogénesis. Paraddjicamente, la implantacion
de apatita carbonatada no tiene ese efecto®. En los biovi-
drios, compuestos de carbonato sddico, calcico, pentoxido
de fésforo y silice, ocurre algo semejante para que su super-
ficie sea activa. Para que se produzca la precipitacion en su-
perficie de una apatita bioldgica equivalente, el material tie-
ne que gozar de una buena solubilidad®.
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Los procedimientos de deposicién de la hidroxiapatita
sobre el sustrato metdlico de la prétesis, deposicién por
electroforesis y sinterizado, chorro de plasma o chorro in-
flamado, provocan cambios en la hidroxiapatita producién-
dose una mezcla de oxihidroxiapatita y fosfato tricdlcico y
tetracélcico®.

Se ha comprobado que el hueso crece no sélo en la su-
perficie sino que también penetra en la hidroxiapatita®. El
efecto osteoinductor se inicia rapidamente tras la implanta-
cién, observandose mayor crecimiento dseo y resistencia en
sistemas porosos recubiertos con hidroxiapatita respecto a
la misma estructura no recubierta® (fig. 3). El promedio de
superficie osteointegrada en relacion al total de superficie
activa es del 60%%, disminuyendo el grosor de la capa unas
15 wm en el primer afio de la implantacién®!, siendo la su-
pervivencia del recubrimiento evidente al menos durante 10
aﬁosﬁo,élﬁ}.

Materiales constitutivos del sustrato estructural

La intrusion en el hueso de un cuerpo de propiedades
mecdnicas totalmente diferentes provoca una alteracion de
la distribucién de las solicitaciones fisioldgicas sobre el
mismo. Aparecen picos tensionales y zonas de apantalla-
miento de tensiones que motivan una reaccion adaptativa
del hueso a la nueva situacién que no siempre se logra ni re-
sulta beneficiosa para la perdurabilidad del montaje.

La utilizacién general de prétesis no cementadas, pres-
cindiendo del PMMA como elemento de ajuste con propie-
dades mecdnicas intermedias a las de los dos elementos en-
tre los que se colocaba interpuesto, obliga a afinar el disefio
morfolégico y las dimensiones de los componentes protési-

|

Figura 3. Fijacion de una protesis ABG 11
recubierta de hidroxiapatita. A: la protesis
recién colocada. B: a los tres meses el paciente
sufrio un accidente de trdfico. C: el componente
acetabular se arrancé con un fragmento 6seo
adherido al mismo.

cos ademds de optimizar los materiales constitutivos. La ob-
tencion de una mayor o menor rigidez del implante radica
en un compromiso entre la forma y el material.

Este problema se presenta ya en la superficie de las ar-
troplastias no cementadas con los recubrimientos porosos
con los que se las dota. Para obviar esas diferencias entre el
implante y el hueso se ha empleado el tantalio, un material
que constituye a la vez el sistema poroso y el sustrato es-
tructural del implante. El tantalio se puede fabricar con una
estructura similar al hueso trabecular, una porosidad del
75%-80% y una red de poros, de unas 500 wm de didmetro,
interconectados.

La resistencia en compresion del tantalio es de 50-80
MPa, mientras que la del hueso cortical es de 130-150 MPa,
el trabecular entre 10 y 50 MPa y otros metales porosos en-
tre 20 y 150 MPa. Su médulo eldstico, es decir su rigidez,
es de unos 3 GPa, entre los 15 GPa del hueso cortical, los 2
GPa del hueso subcondral y los 0,1 GPa del hueso trabecu-
lar, mucho mds «fisiolégica» que los 210 GPa del CoCr o
los 110 Gpa del titanio®.

La ventaja de este sistema, con una buena biocompatibi-
lidad quimica y mecdnica, es que el hueso crece en su inte-
rior, rellenando el 75% del volumen con hueso nuevo, y se
remodela, ofreciendo esta fijacion bioldgica el doble de re-
sistencia que los sistemas porosos convencionales®. La ex-
perimentacion realizada a este respecto no tiene por el mo-
mento una referencia en la que se plasmen resultados clini-
cos con los implantes cotiloideos que se han construido asf,
formando la malla de tantalio el continente metdlico hemies-
férico en el que se inserta el componente de UHMWPE.

Para terminar, sefialar que desde hace unos afios se sus-
tituyen las aleaciones metalicas clasicas de los vastagos pro-
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tésicos por otros materiales de médulo eldstico mas afines
al hueso, como por ejemplo el titanio B aleado con molibde-
no, zirconio y hierro Ti-12Mo-6Zr-2Fe, o empleando exclu-
sivamente polimeros como el poliacetal®®, o compuestos po-
limero-fibra de carbono® o fibra de carbono en matriz de
carbono®. Los resultados han sido insatisfactorios con algu-
no de los materiales citados por no lograr el médulo elastico
apropiado, siendo los implantes excesivamente flexibles®°,
aunque otros materiales han dado resultados esperanzadores
y se emplean satisfactoriamente en clinica, como es el caso
de la aleacidn de titanio citada con la que se fabrica la parte
proximal de los véstagos del sistema de prétesis de cadera
no cementada ABG II® o la prétesis Epoch® con un vastago
constituido por un alma de CoCr forjado, una capa de PEK
y una superficie porosa de fibras de titanio. Asi consiguen
una rigidez en flexion similar a la del fémur y mucho menor
que la de un vastago correspondiente de titanio o de CoCr'.

Se estd recorriendo un camino iniciado hace mds de 30
afios y aunque el tipo de material es una parte muy impor-
tante de las prétesis articulares su resultado no depende tni-
camente de sus caracteristicas mecdnicas sino de la suma y
combinacion de multiples factores. Un buen resultado en la-
boratorio no siempre se sigue de un buen resultado clinico.
Hoy por hoy, entre las superficies articulares el par
CoCr/UHMWPE sigue siendo el patrén de referencia y,
después de muchas investigaciones, el cemento por excelen-
cia sigue siendo el polimetilmetacrilato.

En conclusion, la utilizacidén en clinica de un nuevo
biomaterial debe ir precedida de un profundo y minucioso
estudio experimental del mismo, y s6lo debe implantarse
cuando las supuestas ventajas superen los posibles inconve-
nientes, y éstos no supongan riesgo para el paciente, pues a
corto plazo casi todo funciona, no asi con el transcurso del
tiempo. Los buenos resultados de hoy pueden ser los recam-
bios del mafiana, para lo cual se requiere un seguimiento
prolongado.
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