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1.1 JUSTIFICACION DE LA ELECCION DEL TEMA

La artroplastia de sustitucion de cadera es una de las intervenciones quirurgicas mas
exitosas dentro de la especialidad de Cirugia Ortopédica y Traumatologia, habiéndose
demostrado que produce una mejoria significativa del estado funcional y de la calidad de
vida del paciente intervenido. Es el procedimiento de reconstrucciéon que mas cominmente se
efectta en el adulto afecto de enfermedad degenerativa de la articulacion coxofemoral; con el

que se pretende restituir la funcion de la articulacion®.

Desde que comenzé su desarrollo, ha sido reconocida como una de las intervenciones
con mejor coste-efectividad*'**. Los objetivos de la cirugia artropléstica de cadera consisten
en reproducir la forma de la articulacion original, eliminar el dolor, restaurar la funcioén y
corregir la deformidad, mejorando la calidad de vida. La consecuciéon de todos estos
objetivos estd ampliamente documentada en la literatura'.

Hoy en dia, la artroplastia de cadera es un procedimiento quirirgico ampliamente
extendido en la practica diaria. Desde su implantacion como préctica habitual, ha sufrido
numerosas modificaciones, siendo numerosos los métodos ensayados a lo largo de la historia.
La investigacion en este campo esta en continuo desarrollo y los materiales, disefio y técnicas
de fijacion de los implantes van acercandose cada vez mas a la biologia humana, con la meta
puesta en desarrollar una protesis que se asemeje al hueso. Para comprender el estado actual

de desarrollo en que se halla la artroplastia de cadera veamos sucintamente su evolucion.

Podriamos decir que la historia de la artroplastia comienza en 1826 con Rhea Barton
quien accidentalmente logré una pseudoartrosis ttil al realizar una osteotomia femoral alta.
Asi, finales del siglo XIX, ya se intentaba solucionar el problema de anquilosis de la
articulacion coxofemoral mediante osteotomias correctoras provocando una pseudoartrosis
de la articulacion. Los resultados fueron poco alentadores, ya que era imposible obtener un
arco de movilidad funcional a largo plazo, lo que propicié el desarrollo de la llamada
artroplastia interposicional (Helferich en 1893) en la que se interponian diferentes materiales
entre las superficies resecadas de la articulacion para prevenir la reaparicion de anquilosis
6sea o fibrosa. Al principio, se interponia cépsula articular, mtsculo, tejido graso o fascia
lata. Los resultados eran decepcionantes y el uso de técnicas y materiales evolucioné poco a
poco, hasta que en 1923, Smith-Petersen en Boston introdujo el concepto de “artroplastia de
molde” como alternativa a la de interposicion. El procedimiento consistia en transformar el
hueso esponjoso en fibrocartilago guiado por un molde usidndose materiales como la

baquelita, el cristal y el celuloide; pero ninguno proporciond buenos resultados por su
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fragilidad o intensas reacciones a cuerpo extrafo; hasta que se elabord una artroplastia
parcial con un molde de una aleacion de cromo-cobalto para la cadera. Estos moldes se
retiraban a los dos afios pero posteriormente se dejaron de manera definitiva, tratdndose ya de

una protesis propiamente dicha, denominandose “ctipula de Smith-Petersen” .

En la década de 1940 a 1950 aparecen las primeras protesis femorales tal y como las
conocemos hoy en dia. Se trataba de unas protesis unipolares en las que so6lo la parte femoral
de la articulacion era reemplazada. En 1940, McKee y Farrar disefiaron una protesis formada
por dos componentes metalicos; tras ésta proliferaron otros modelos con tallo intramedular
disenados por cirujanos como Merlé D’Aubigné, Watson Jones, McBride, Frederick,
Thompson, Chevalier y otros; todos con caracteristicas mas o menos similares. De estas
endoproétesis la que més se ha acreditado con su uso en nuestro medio fue la presentada por
Austin Moore en 1950, la cual tenia una cabeza de cromo-cobalto y un tallo intramedular
que se autobloqueaba dentro del canal femoral; para entonces los resultados empezaban a ser
satisfactorios. En 1956 los hermanos Jean y Robert Judet presentan una protesis con cabeza
femoral de polimetilmetacrilato y un tallo central que fracas6 por razones biologicas y

mecanicas.

El inicio de la artroplastia de cadera tal y como la conocemos hoy en dia comenz6 en
1960 '*°, momento en el que John Charnley presenta su protesis formada por un véstago
metalico, un cotilo de polietileno de alto peso molecular, cabeza de 22 mm. y las dos piezas
fijadas al hueso con polimetilmetacrilato, para conformar lo que ¢l denomind “artroplastia de

baja friccion”. Esta es la base actual de las protesis de cadera cementadas'®.

Debido a las experiencias previas desfavorables con otros modelos protésicos, los
buenos resultados publicados, fueron inicialmente aceptados con reserva; aunque hacia 1970,
varios investigadores comunicaron que no se producia un desgaste excesivo del polietileno y
que el alivio del dolor y mejoria en la funcion era espectacular. Los resultados a largo plazo
de esta filosofia protésica demostraron ser buenos, pero Charnley observé casos de osteolisis

tras la implantacion de su artroplastia de baja friccion, sobretodo en pacientes jovenes.

Cuando se reconoci6 la osteolisis periprotésica, se hipotetizd que esta lisis estaba
causada por una infeccion cronica de bajo grado. Posteriormente se aprecidé que estos
fendémenos también aparecian alrededor de componentes bien anclados, en ausencia
definitiva de infeccion. Entonces, el metilmetacrilato y, especialmente, sus productos de
degradacion se invocaron como los causantes de reacciones a cuerpo extrafio,

denominéandose “enfermedad del cemento” .
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Con la errénea creencia de que el cemento era el causante del aflojamiento aséptico
en las artroplastias totales de cadera cementadas, se desarrolld como alternativa la
artroplastia total de cadera no cementada para conservar en lo posible al maximo el substrato
0seo del paciente y mejorar los resultados obtenidos con las protesis cementadas. La
artroplastia total de cadera no cementada basa su estabilidad en una adecuada fijacion
primaria del implante que permita la fijacién biologica u osteointegracion en segundo lugar,

. .. , . . 140
que se consigue por el crecimiento ¢seo en la superficie del implante ™.

Sin embargo, durante la década de 1980 diversos disefios de protesis no cementadas
desarrollaron una osteolisis similar a la que se habia visto con las protesis cementadas. Con el
inexorable paso del tiempo, todas las expectativas creadas en la artroplastia total de cadera no
cementada no se cumplieron, ya que también se produce pérdida de masa 6sea. La pérdida de
masa Osea en el tercio proximal del fémur es un factor que contribuye al fallo de las protesis
de cadera a largo plazo y se asocia con aflojamiento, hundimiento de la prétesis, fractura de
fémur o rotura de la protesis®.

La conclusion es que los dos métodos de fijacion no deben ser excluyentes entre si,
existiendo indicaciones para cada uno de ellos; el reto estd en definir cuales son tales
indicaciones. Hoy en dia, el uso de protesis de cadera cementadas estd extendido en casos
con escaso capital 6seo o por seleccion rutinaria en pacientes seniles, aquellos que presentan
enfermedades oOseas (enfermedad de Paget, hueso previamente irradiado, etc.), cirugia
reconstructiva oncologica, fracturas u osteotomias previas; ya que en estos ultimos pacientes,
se supone que no permiten un ajuste firme a presion necesario para el crecimiento 6seo'™ .

Con el desarrollo de la artroplastia, poco a poco se hizo méas claro que la etiologia del
aflojamiento aséptico es multifactorial, y actualmente, este hecho se atribuye a la existencia
de micromovimientos, a la reaccion bioldgica que causan las particulas generadas por el
desgaste, sean del tipo que sean, y al cambio en el patron de transferencia de las cargas al
femur®

Fijandonos en este ultimo aspecto, cabe sefialar que tras la realizaciéon de una
artroplastia, suceden unos cambios remodelativos que tienen lugar en el fémur como
consecuencia de la nueva situaciéon biomecanica que en ¢l se produce de acuerdo a la ley de
Wolff. El hueso, como tejido vivo que es, reacciona ante esta nueva situacion y asi,
actualmente se sugiere el concepto de “remodelado periprotésico adaptativo” que puede
comprometer el soporte del implante, producir aflojamiento y predisponer al fracaso del
implante. Este remodelado periprotésico se desarrolla fundamentalmente durante los

. N . ., 104,143, 1
primeros dos afios tras la intervencion'** '*> 1%,

19



Actualmente, se acepta que la remodelacion 6sea periprotésica es un proceso
multifactorial, existiendo factores mecanicos (propios de cada modelo protésico) y biologicos
(dependientes de huésped). Uno de los factores mas determinantes es el tipo de implante en

cuanto a disefio del mismo, material del que esta hecho y tamafio>’.

Asi pues, el remodelado periprotésico es clave en la evolucion de la artroplastia de
cadera; y éste esta intimamente relacionado con el disefio de los componentes protésicos; el
cual, actualmente no es unico, existiendo multitud de modelos; baste decir que en el afio

2000 se usaban 13 clases diferentes de protesis cementadas’

El presente trabajo se va a centrar en el estudio de las artroplastias cementadas. Se ha
demostrado que los resultados de la artroplastia cementada tienen relacion con la técnica de
cementacion® " **. A su vez, existe una interaccion compleja entre la técnica de cementacion
y el disefio del vastago femoral.

En este estudio, se comparan dos conceptos de disefio de vastago usados en la
actualidad: recto y anatomico.

El vastago recto estd basado en la protesis de cadera desarrollada por Sir John
Charnley. Es un disefio de amplisima experiencia, que ha proporcionado los mejores
resultados en las mayores series. De hecho es el “patron oro” de las protesis existentes en los
estudios de supervivencia.

El vastago anatomico tiene un diseflo asimétrico, con una incurvacion anteroposterior
que se rectifica distalmente, con la finalidad de reproducir lo mas exactamente posible la
anatomia del fémur y de respetar su normal arquitectura. También aumenta el apoyo
metafisario, en un intento de evitar la resorcion 6sea del fémur proximal que se produce por
la distribucion de fuerzas hacia la diafisis.

La evolucion de la remodelacion y pérdida osea periprotésica se ha estudiado con
distintos métodos diagnosticos. 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 leves cambios
estructurales que se producen’® " %1% Con este estudio se pretende detectar y cuantificar
la remodelacion Osea periprotésica en pacientes a quienes se implantaron dos diferentes
disefios de vastagos femorales, a lo largo del primer afio tras su intervencion. Los datos
informan de la densidad mineral 6sea en cada zona alrededor del implante. El analisis de los
datos nos dir4, en conjunto, qué zonas sufren atrofia por desuso y cuales hipertrofia como

respuesta adaptativa del hueso de acuerdo a la ley de Wolff.
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La existencia en el mercado de diferentes filosofias de disefio de vastagos, con
diferentes lineas de investigacion abiertas, nos sirvio de estimulo para realizar el presente
estudio clinico. Dentro del Servicio de Cirugia Ortopédica y Traumatologia del Hospital
Universitario Miguel Servet la artroplastia total de cadera cementada supone una importante
fuente de casos, con un sistema de actuacidon protocolizado. Ademads, disponemos de la
dotacion técnica necesaria al contar en nuestro centro con un densitometro LUNAR DPX-
NT™

La gran importancia de esta técnica quirargica y la preocupacion y el interés que
despiertan estos hechos en los profesionales junto a los que desarrollé mi formacién como
médico residente de la especialidad de Traumatologia y Cirugia Ortopédica, generaron en mi
el deseo de conocer mas profundamente los aspectos relacionados con la artroplastia de
cadera. Y ello en una doble vertiente: analizar el resultado de la artroplastia de cadera en
cuanto a dolor y funcion desde diferentes perspectivas; y ayudar a establecer qué criterios

deben seguir los nuevos disefios, que sin duda apareceran, para superar las limitaciones de los

actuales.

Los avances en la investigacion de biomateriales han incrementado la vida media
prevista de las artroplastias de cadera. Problemas como la infeccion o la rotura del material se
han resuelto en su mayor parte. En la actualidad, el aflojamiento aséptico es la mayor

complicacion y, por ejemplo, causa mas del 70% de las revisiones de cadera en Suecia segun
. . 41 . .
el registro nacional sueco . Actualmente, las tasas de supervivencia globales, son del 90-

95% tras 10 afios, y del 80-90% a los 20 afios, especialmente en pacientes mayores. En
pacientes mas jovenes o en aquellos que estd muy comprometida la calidad 6sea, los
resultados son inferiores.

Hoy en dia, més de un millén de pacientes reciben una artroplastia de cadera cada afio

en todo el mundo. Todos los estudios prospectivos> *°

indican que este numero se
incrementara por el progresivo aumento de la esperanza de vida; tanto de prétesis primarias

como de revision.

Observando el inmenso y creciente numero de artroplastias que cada dia se colocan a

lo largo y ancho del mundo, creemos que el esfuerzo de querer conocer mas, merece la pena.
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1.2 PLANTEAMIENTOS Y OBJETIVOS

Para este trabajo se ha disefiado un estudio prospectivo que pretende detectar y
cuantificar la remodelacién 6sea periprotésica en pacientes a quienes se implantaron dos
modelos diferentes de protesis total de cadera primaria cementada a lo largo del primer afio
tras la intervencion. Ademas del estudio estadistico descriptivo, se realiza un analisis
univariante y multivariante de las variables para intentar determinar la influencia que
pudieran tener diferentes factores en el remodelado periprotésico adaptativo. 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 Enero del

2003 y Julio del 2005.

En primer lugar, previo a la intervencion, se determina el motivo de proteizacion en
funcién de su patologia de base. También se cuantifica su situacion clinica y funcional con la
escala de Merle D’ Aubigné’™ '"*. A todos los pacientes se les practican las determinaciones
de la masa 6sea por el método de absorciometria de rayos X de energia dual (DEXA), de la
cadera contralateral, como cohorte control, y de la cadera afecta. El anélisis del fémur ha sido
pormenorizado en 7 regiones de interés. Estas regiones han sido las 7 zonas definidas por

Gruen del fémur proximal”.

Los pacientes han sido revisados preoperatoriamente, a los 3, 6 y 12 meses de su
intervencion, realizdndose la determinacion densitométrica y la valoracion clinica y
funcional. Se incluy6 en el estudio final (a los 12 meses) un nuevo analisis de la cadera sana

como grupo control.

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 cronologicamente para mostrar los cambios producidos en cada zona a lo largo de
los 12 primeros meses tras la intervencion, y también comparando las zonas entre si. Esto nos
dira, en conjunto, qué zonas sufren atrofia por desuso y cuales hipertrofia como respuesta del

hueso para adaptarse a la nueva situacion biomecanica de acuerdo a la ley de Wolff.

Hipatesis principal:
La morfologia del vastago protésico determina diferente distribucién del cemento
dentro del canal femoral. Los diferentes patrones de distribucion del cemento conllevan

diferentes patrones de remodelacion adaptativa Osea, al variar la transmision de cargas.
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Por lo tanto, el disefio del vastago determina patrones de remodelacion adaptativa

osea diferentes, segun su morfologia.

Objetivos:
El objeto del presente estudio es demostrar:

1. Si la remodelacion 6sea, en funcion de los valores densitométricos, varia segin el
disefio del implante; siendo el vastago femoral recto o anatomico.

2. Si el remodelado periprotésico en el primer afio se relaciona con algin factor
concreto analizable.

3. Si alguna de las variables recogidas determina el desarrollo evolutivo de la

artroplastia.
La aplicabilidad de este estudio reside en ayudar a esclarecer el disefio optimo del

implante femoral que permita acercarnos un poco mas al suefio, hoy inalcanzable, de lograr

una protesis semejante a la biologia humana.
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ESTADO ACTUAL DEL TEMA
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II-1. BIOMECANICA DE LA ARTICULACION DE LA CADERA.

[1-1.1 RECUERDO ANATOMICO

La observacion de la articulacion de la cadera desde un punto de vista de ingenieria
mecanica nos presenta un enlace tipo rétula de encaje esférico, entre dos piezas, la pelvis y el

181, 185 .
' Yy una enartrosis

fémur. La cadera es mecdnicamente una palanca de primer género
estable, de coaptacion muy firme, constituida por superficies articulares esféricas por lo que
concede movilidad en los 3 planos del espacio y aun por medio de una combinacion de ellos,
realiza el movimiento de circunduccion'’. El coxal, reunién de ilion, isquion y pubis,
presenta la cavidad cotiloidea, que es una semiesfera con una zona articular en forma de
media luna, recubierta de cartilago hialino, cuyo grosor aumenta del centro hacia la periferia.
El sector de cartilago en la region postero-superior es el mas grueso' .

La cabeza femoral estd cubierta en un 40% por la estructura 6sea del acetabulo,
incrementandose esta congruencia hasta el 50%, por medio de una estructura
fibrocartilaginosa de seccion prismatico-triangular denominada rodete cotiloideo'®. La
cabeza femoral representa 2/3 de una esfera y esta recubierta por cartilago hialino de grosor
no homogéneo, siendo mayor su espesor en las regiones central y superior (1,9-2 mm.) y
menor en la periférica (1 mm.) "*°. Su forma no es perfectamente esférica, sino levemente
eliptica; siendo esta morfologia asimétrica mas evidente en los varones que entre las
mujeres’.

La cabeza, cuello y diéfisis femoral presentan varios d&ngulos que los relacionan:

1) cérvico-cefalico-diafisario (CCD), que disminuye desde el nacimiento a la edad
adulta, halldndose entre 125°-135° ',

2) angulo de declinacion o anteversion femoral que varia desde los primeros afios de
edad (40°), y segln razas, siendo menor en caucasianos que en asiaticos, y también
disminuye hasta la edad adulta, siendo en ella entre 10°-30° %

3) la cabeza y cuello femorales no son coaxiales, sino que forman un angulo de unos
100 185

4) en el plano lateral o sagital, el fémur humano describe una doble incurvacion:
posterior en su tercio proximal, hasta nivel del trocdnter menor y anterior desde este punto y
a lo largo de la diafisis femoral.

La transmision de cargas esta garantizada por una capa de hueso extremadamente

densa situada inmediatamente debajo del cartilago (hueso subcondral).Tanto la pelvis como
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el fémur no son homogéneos, ambos presentan una capa exterior de hueso cortical y otra
interior de hueso esponjoso. Esta estructura es mecanicamente 6ptima: el hueso combina una
rigidez y resistencia elevada con un peso minimo. En el hueso esponjoso se observa una
arquitectura direccional, con orientaciones preferentes de las trabéculas. La heterogeneidad y
anisotropia macroestructurales sugieren que el hueso se comporta como un material
“inteligente”: las densidades y orientaciones aparecen en los niveles requeridos por las
funciones mecanicas, ademds es capaz de adaptarse a los cambios de las condiciones
mecanicas. Esta capacidad adaptativa fue expuesta por primera vez en 1870 en la llamada
“Ley de Wolff” o de la adaptacion funcional del sistema dseo; ley que serd expuesta
posteriormente.

La estructura trabecular del coxal es continuacién de la del fémur proximal, siendo
ambas expresion de una perfecta adaptacion a la transmision de fuerzas hacia la extremidad
inferior. Se identifican diferentes haces trabeculares:

a) Primarios: arciforme de Gallois y Bosquet, formado por fuerzas de tension y el
fasciculo cefélico o abanico de sustentacion de Delbet, por fuerzas de compresion.

b) Secundarios: como ¢l fasciculo trocantéreo.

El entrecruzamiento de los fasciculos arciforme-cefalico y arciforme-trocantéreo,
forman dos zonas de mayor resistencia. Existe entre estas dos zonas, una region débil por
donde se producen las fracturas del cuello femoral'’.

Los ligamentos de la cadera son especialmente potentes y gruesos en su cara anterior,
insertandose en la misma linea intertrocantérea. En cambio, en la cara posterior el refuerzo
capsular es mucho mas débil y ademas no llega a la base del cuello femoral, terminando en la
denominada zona orbicular. Tres son las estructuras ligamentosas, dos en la cara anterior
articular: ligamento iliofemoral, y ligamento pubofemoral; y uno en la posterior, el ligamento
isquiofemoral' " ',

Los musculos, en cambio, son mucho mas potentes en la vertiente posterior de la
articulacion de la cadera, que en la anterior. Actiian en el plano sagital, flexores y extensores;

- 173
en el frontal, abductores y aductores y en el transverso rotadores internos y externos .
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II-1.2 CINEMATICA DE LA CADERA

Hemos de considerar los movimientos de la cadera segln tres planos: sagital (flexo-
extension), frontal o coronal (abduccion-adduccidn) y transversal o axial (rotacién interna y
externa).

La flexion activa llega a los 90° y la pasiva hasta los 130°, no hallandose limitada por
la mayor o menor tension de los ligamentos. La extension alcanza unos 20°, estando limitada
por el fasciculo infero-interno del ligamento iliofemoral. La abduccion o separacion llega
hasta los 45° en cada extremidad, y estd limitada por ambos fasciculos del ligamento
iliofemoral y por el pubofemoral. La adduccion o aproximacion presenta una amplitud
maxima de 30° para cada extremidad, estando limitada por el ligamento iliofemoral, siendo
ademas imprescindible la relajacion del isquiofemoral. Los movimientos de rotacion son 60°
de rotacion externa y unos 40° en la interna, estando limitadas por la tension de los
ligamentos de la cara anterior y de la posterior respectivamente'™.

Se considera el apoyo inicial como el momento del primer impacto del talon en el
suelo, y asi, en el plano sagital, en el apoyo inicial se produce primero una flexion de algo
mas de 30°, y sucesivamente, extension de la cadera en la posicion media del ciclo de la
marcha, y de nuevo flexion hasta la posicion de partida. En el plano frontal, se produce
aduccion inicial de unos 5°, llegando a alcanzar paulatinamente una abduccion de 5°, para
retornar a continuacion a la posicion inicial. En el plano transversal, se realiza un recorrido
que comienza en 5° de rotacion externa y concluye con 5° de rotacion interna' > '%%.

Hay variables que influyen sobre esta cinematica como edad y sexo. Asi, los nifios
mantienen hasta los 3-4 afios una marcha dominante en rotacion externa y los ancianos
disminuyen el arco de flexo-extension. En cuanto al patron de marcha en ambos sexos, es

también diferente en lo que respecta a fuerzas de carga sobre la cadera, siendo mayor en

: 1
varones que €n mujeres 35.
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1I-1.3 FUERZAS SOBRE LA ARTICULACION DE LA CADERA NORMAL

Para comprender las fuerzas que act@ian sobre la articulacion de la cadera podemos
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. El
centro de gravedad del cuerpo se sitia a nivel del disco D12-L1 en la forma de apoyo
bipodal, desplazandose al disco L3- L4 en apoyo monopodal'*> '*!.

Durante el apoyo monopodal, la musculatura abductora actia 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 que debe ejercer un momento igual al peso corporal para mantener
nivelada la pelvis durante el ciclo de la marcha®* '*. (Fig. 1)

Dado que la longitud del brazo de palanca del peso corporal respecto al de la
musculatura abductora mantiene una relacion aproximada de 2,5:1, la fuerza de la
musculatura abductora debe acercarse a 2,5 veces el peso corporal para mantener la pelvis
nivelada en posicion erecta con apoyo monopodal. En la actividad dinamica, la carga
soportada por cada cadera, varia respecto a las condiciones estaticas, En general, durante la
marcha o elevacion de la pierna, la carga calculada que actia sobre la cabeza femoral es por
lo menos 3 veces el peso corporal; pero con la accion de correr o saltar, la carga puede ser
equivalente a 10 veces el peso corporal®.

Estas fuerzas que actian sobre la cadera no lo hacen unicamente sobre el plano
coronal, dado que el centro de gravedad del cuerpo se situa por detras del eje de la
articulacion de la cadera, la carga del peso corporal incide sobre el tercio proximal del fémur
en unos 16° de inclinacion; la incidencia fisiologica de la carga con oblicuidad de 16° sobre
el fémur proximal crea tres diferentes tipos de fuerzas fisicas: compresion, tension y
cizallamiento, segun la denominada balanza de Pawels'™. (Fig. 2)

Estas fuerzas son predominantemente de compresion en el cotilo y cabeza femoral, y

de cizallamiento en el vastago femoral.
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Figura 1 Figura 2

1

Balanza de Pawels en apoyo monopodal Pares de fuerzas que actian sobre la cabeza femoral

Las fuerzas de compresion generan respuestas en:

a) ceja cotiloidea: a nivel del coxal forma la trabeculacion en arco gotico, ojival o
gorro de Napoledn, cuya base esta constituida por la superficie de carga superior del
acetabulo. Las trabéculas del arco ojival, presentan dos trayectos: el primero acaba
lateralmente a nivel de la zona de espina iliaca antero-superior y el segundo medialmente en
la articulacién sacro-iliaca'> '®'.

b) cabeza femoral: la forma geométrica de la superficie de carga en la cabeza
femoral es la de un sector esférico, estando formado éste por la interseccion de los extremos
de la superficie de carga del cotilo con el centro de rotacion de la cabeza femoral. Su area y
volumen se pueden calcular geométricamente, siendo constantes en cada individuo y
diferentes entre ellos. Como es facilmente deducible, hay relacion inversa entre el area de es-

te sector y la cantidad de carga soportada por la cabeza femoral, es decir a mayores area y

volumen corresponden menores cargasls.

La combinacion de fuerzas que actian en el plano coronal y las que actian en el plano
sagital producen fuerzas torsionales. Del analisis de las cargas en el fémur normal puede
deducirse que el fémur humano no estd bien adaptado para soportar tensiones torsionales
altas como las que transmite el vastago de una proétesis. Puede decirse que el fémur proximal
estd expuesto a altas tensiones longitudinales y estructuralmente equipado para ellas. Sin
embargo, rara vez se expone a tensiones transversales altas como las que aplica la cara de la

I3 . . . . . 1
protesis apoyada en la cortical posterior al sufrir cargas torsionales' ™.
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Por todo ello, factores como el peso corporal excesivo o mayor actividad fisica,
incrementan significativamente las fuerzas sobre la cadera; y también aumentan cuando la
cadera esta flexionada, en actividades como levantarse de una silla, subir o bajar escaleras o
levantar objetos pesados. La aplicacion ciclica de estas cargas en nimero mayor a un millon
de veces al ano, soportadas en diferentes planos, tienden a doblar, rotar y finalmente, aflojar

el vastago de una protesis™.
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II-1.4 EL VOLADIZO FEMORAL

Como se ha visto anteriormente, la articulacion de la cadera funciona eficazmente
como un fulcro, produciendo una situacion de equilibrio entre el peso corporal y los
musculos abductores. El resultado de esta interaccion de fuerzas opuestas es la capacidad de
mantener la pelvis nivelada. En la artrosis y otros trastornos de la cadera que cursen con
pérdida de parte de la cabeza o cuando el cuello estd acortado, el brazo de palanca esta
disminuido, pudiendo llegar en estos casos a una relacion entre el brazo de palanca del peso
corporal y el abductor de 4:1 (cuando, como hemos visto, la relaciéon normal oscila alrededor

de 2,5:1)%.

El voladizo femoral (“offset” en literatura anglosajona) se define como la distancia
perpendicular desde la linea central del canal femoral (o vastago) hasta el centro de rotacion

de la cabeza femoral.

El aumento del voladizo femoral, aumenta el brazo de palanca de los musculos
abductores y esto reduce la fuerza muscular requerida para la marcha. Esto, a su vez,
(especialmente en pacientes jovenes activos) minimiza la resultante de la fuerza reactiva en
la articulacion lo que determinaria proporciones mas bajas de desgaste del polietileno.
95, 159

Ademas, se mejora la tension de las partes blandas

. 20, 125, 150
Diversos autores defienden”™ =

el concepto de que el voladizo femoral debe ser
restaurado. La evidencia clinica acumulada indica que estos cambios en la biomecanica de la
cadera pueden mejorar los resultados clinicos. En particular, se ha establecido bien la
relacion entre una restauracion insuficiente y el compromiso de la funcion del abductor,
aumentando la incidencia de marcha de Trendelenburg®. Otros estudios clinicos han
comprobado un aumento en el predominio de cojera, fatiga y necesidad de bastones, cuando
el voladizo no se restaur totalmente®* *°. Ademas, se ha evidenciado que la incapacidad para
restaurar el voladizo femoral adecuadamente aumenta la fuerza resultante en la articulacion
de cadera y sus efectos deletéreos asociados al desgaste. Por ejemplo, Sakalkale et al.'!
compararon el desgaste del polietileno entre protesis con voladizo normal y extendido; y
hallaron a los cinco afios, que el desgaste lineal promedio era de 0,21 mm/afio en las protesis

con voladizo normal y 0,01 mm/afo en las protesis con voladizo extendido. Resultados

similares notifica Schmalzried'®.

Otros estudios inciden en el aumento de la estabilidad®®, mayor rango de

movimiento'®’, y menor proporcion de aflojamiento aséptico'*”.
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Sin embargo, al aumento del voladizo se le ha atribuido la desventaja de incrementar
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 stress en la porcion distal del vastago, lo que podria favorecer la inestabilidad

. . 125, 1
torsional del mismo'>> 1%’

Para asegurar que los implantes pueden resistir el aumento teorico de fuerzas al
incrementar el voladizo, el disefio del véastago debe otorgar estabilidad rotacional y estar
compuesto de una aleacién que soporte bien las tensiones de fatiga.

En este sentido, en un estudio de Davey et al.*®

sobre una protesis de titanio no
cementada con voladizo extendido, se comunicé que la tension maxima soportada por el
vastago implantado so6lo era un 27% de la tension de fatiga. Actualmente, los disefios

incorporan una estabilidad intriseca 6ptima para tolerar mejor las cargas torsionales' > '%.

Como se ha visto, se asocian multiples ventajas clinicas a la reproduccion del
voladizo femoral normal durante la realizacion de una artroplastia de cadera. A continuacion

se describen las diferentes técnicas para modificar el voladizo femoral:
Aumento de longitud del cuello.

Aumentar la longitud del cuello femoral o de la cabeza, incrementa la eficacia
contractil de la musculatura abductora. Desgraciadamente, también provoca un aumento en la
longitud del miembro, produciendo una dismetria, siendo éste un resultado clinico indeseable

en la mayoria de los casos.
Reduccion del angulo cérvico-diafisario.

Los componentes femorales en general, se fabrican con un angulo cérvico-diafisario
de alrededor de 135° pero también existen diferentes modelos protésicos con variaciones en

el angulo cérvico-diafisario con el fin de adecuarse a la morfologia previa del paciente.

Si disminuyese el angulo cérvico-diafisario aumentaria el voladizo reduciéndose la
altura de la cabeza femoral, lo que disminuiria la longitud del miembro. Ademas este cambio
del implante tiene el efecto negativo de aumentar el par de torsion rotatoria por fuerzas fuera
de plano, lo que tiende a rotar el componente femoral, sobre todo con actividades que
implican la transmision de carga durante la flexion y extension de la cadera, como el subir

24
escaleras™".

Directamente relacionado con este concepto, hay que valorar las consecuencias de la

insercion del componente femoral en una posicion de varo-valgo.
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La posicion en valgo del segmento cabeza-cuello del componente femoral respecto a
la diéafisis 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 supera 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 a contactar con la cortical externa de la diéfisis, 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 aparicién de dolor en muslo’™.
Aumento de longitud y medializacion del cuello.

La medializacién con alargamiento concomitante del cuello femoral mantiene la
relacion del angulo cérvico-diafisario, restaurando el voladizo correspondiente, sin alterar
sustancialmente la longitud del miembro. Por consiguiente, este concepto representa la base
para el disefio de vastago femoral de voladizo extendido, el cual permite al cirujano obtener
una adecuada tension de partes blandas y estabilidad sin alargamiento de la extremidad, con

lo que se logra reproducir el voladizo femoral normal®*.

Osteotomia de descenso del trocanter

La osteotomia del trocanter proporciona una ventaja biomecanica desplazando el
punto de insercion de los abductores, lo que alarga el brazo de palanca del mecanismo
abductor mediante 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. Pero actualmente, la osteotomia de
trocanter no se realiza y asi se evitan los problemas relacionados con la reinsercion del
trocanter mayor, por lo que el brazo de palanca de la musculatura abductora s6lo se modifica

segun el desplazamiento lateral de la cabeza respecto al vastago
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Componente acetabular

Junto con la osteotomia de trocénter, una posibilidad de la artroplastia total de cadera
propuesta por Charnley era acortar el brazo de palanca del peso del cuerpo mediante la
profundizacién del acetdbulo (centralizacion de la cabeza femoral); en la actualidad, este
concepto no se persigue, ya que el principio de centralizacion de la cabeza femoral ha dado
paso a la conservacion de la mayor cantidad de posible de hueso subcondral, ya que se

profundiza en el acetdbulo s6lo lo necesario para obtener cobertura 6sea del implante.

A nivel acetabular, el voladizo también puede alterarse modificando la relacion de la
ctpula articular para que el centro de rotacion de la cadera se desplace lateral y distalmente'’.
Esto se logra con unas ctipulas modulares con “offset” o “lateralizadas”. El desplazamiento
lateral de la ctipula aumenta la tension del abductor conservando la longitud del miembro
pero también aumenta el brazo de palanca del peso corporal, por lo que esta opcion se utiliza
tipicamente cuando el cirujano comprueba que el componente femoral con voladizo
extendido atn requiere un desplazamiento adicional para restaurar la tension de los

aductores; por ejemplo en caderas muy protruidas.
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I1-2. COMPONENTES PROTESICOS EN LA ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA

Actualmente existen componentes femorales y acetabulares de diversos materiales y

con multitud de disefios, con propiedades mecénicas, quimicas y bioldgicas muy diferentes.

Es necesario un conocimiento por parte del cirujano ortopeda acerca de los materiales
utilizados en los componentes de las protesis totales de cadera, sus propiedades fisicas y su

biocompatibilidad. Asimismo, debe tener un conocimiento general de los diferentes disefios.

I1-2.1 BIOMATERIALES

En este capitulo se revisan los principales materiales que forman parte de una
artroplastia de cadera: los componentes estructurales, los utilizados en superficies articulares
y los de fijacion de la protesis al hueso. El abanico de los materiales disponibles es muy
amplio, por lo que el disefio y fabricacion de las prétesis es un campo complejo, con multitud
de combinaciones que son investigadas exhaustivamente en el laboratorio antes de su

implantacion en seres humanos.

Se entiende por biomaterial aquél material de origen natural o sintético que se utiliza

para dirigir, suplementar o reemplazar alguna funcion de un tejido vivo''.

Al material empleado en la fabricacion de una prétesis se le exige que sea
biocompatible, con un disefio satisfactorio, que posea fuerza mecéanica adecuada, resistencia
a la corrosion y un bajo coeficiente de friccion en la interfase articular junto a una buena
resistencia al desgaste de los materiales de esta interfase. Tampoco deben producir reaccion
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sistémica por absorcion de particulas * .
Los materiales utilizados en artroplastias pueden clasificarse en:

e Biotolerables: En los que el hueso nuevo se forma a distancia (osteogénesis a
distancia), con una capa de tejido fibroso que separa el implante del hueso. Ejemplos
son el cemento 0seo, acero inoxidable y aleaciones de cromo-cobalto.

e Bioinertes: En los que el hueso establece un contacto directo después de un periodo
de tiempo (osteogénesis por contacto). Ejemplos serian las ceramicas y el titanio

e Bioactivos: Con estos materiales se consigue osteogénesis de uniéon mediante
formacion de hueso nuevo entre el tejido y el material. Bajo este concepto se incluyen
gran variedad de materiales; ejemplos son el fosfato tricalcico, fosfato tetracalcico,
hidroxiapatita y biovidrios.
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e Bioabsorbibles: Tienen la capacidad de ser compatibles con el tejido y degradarse
cierto tiempo después de ser implantados, dando lugar a productos que son
metabolizados por el organismo. Este grupo esta representado por los polimeros
biodegradables, aunque existen ciertos materiales ceramicos que también son

reabsorbibles.

Para comparar las caracteristicas fisicas de los implantes, deben recordarse los

conceptos mas usados sobre resistencia de los metales. La terminologia mas usada incluye:

Ductilidad y maleabilidad: capacidad de un material para deformarse plasticamente

por fuerzas de cizallamiento formando hilos (ductilidad) o ldminas (maleabilidad).

Resistencia elastica: fuerza necesaria para producir deformacioén plastica de un

material o doblarlo de forma permanente.

Resistencia a la fatiga: fuerza necesaria, con aplicacion repetida (ciclica), para

romper una barra de metal de tamafo estandar.

Resistencia tensional final: fuerza maxima que un material puede soportar antes de

romperse.

Moddulo de elasticidad: También llamado modulo de Young; es un pardmetro que
caracteriza el comportamiento de un material eldstico. Es una medida de rigidez. Se define
como la razon entre el incremento del esfuerzo aplicado a un material y el cambio
correspondiente a la deformacion unitaria que experimenta. Se obtiene empiricamente en
base al ensayo de traccion del material. Un moddulo elevado de elasticidad indica que el
material es rigido; en consecuencia un modulo bajo indica un material mas flexible. Por
ejemplo, el hueso posee un médulo de elasticidad mas bajo que el metal pero mayor que el
cemento acrilico. La rigidez depende del moddulo de elasticidad y de la geometria del

- 120, 142, 181
implante = 7 7.

Los materiales utilizados para fabricar protesis totales de cadera difieren
considerablemente en sus propiedades mecanicas y composicion quimica. Pueden clasificarse
de modo sencillo en materiales inorgénicos (metales y ceramicas) y organicos (polietileno y

polimetilmetacrilato).
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2.1.1 BIOMATERIALES INORGANICOS METALICOS

ACERO INOXIDABLE

Se denomina acero inoxidable a diversas aleaciones de hierro asociado a carbono,
niquel, cromo y molibdeno. El acero inoxidable con un bajo contenido de impurezas y
acabado inerte es un metal muy apropiado como implante en humanos, es barato y muy
ductil. Pero su tendencia a la corrosion lenta impide que se puedan fabricar superficies
porosas y lo hace mas adecuado para uso como implante temporal, es decir, en
osteosintesis'*’; ademas, el riesgo de infeccion es mas alto que el de otras aleaciones
metalicas™. Si es forjado posee mayor resistencia limite que el fundido; sin embargo su

resistencia a la fatiga es menor que otras aleaciones metalicas.

ALEACIONES A BASE DE COBALTO Y CROMO

El cromo y el cobalto, se combinan con otros metales para modificar sus propiedades
formando aleaciones; por ejemplo, la aleacion ASTM F-75 o Vitallium® se compone de 60%
de cobalto, 27-30% de cromo, 5-7% de molibdeno y 2,5% de niquel. Son muy resistentes a la
fatiga y a la rotura por corrosion. No son quebradizas, pues su minimo de elongacion es del
8%. Pueden fallar por rotura o fatiga, pero menos que el acero. Tienen en contra un médulo
de elasticidad elevado lo que confiere una gran rigidez a los implantes favoreciendo la
pérdida 6sea por puenteo de fuerzas'” *. Sin embargo, otros autores defienden su uso
afirmando que la osteolisis apreciada en torno a estos implantes no compromete la

estabilidad de véstagos bien fijados’"*°.

La aleacion cromo-cobalto forjado tiene una microestructura mas homogénea y
resistente que el fundido pero al disminuir la ductilidad es mas dificil de mecanizar®.
Son aleaciones caras por el alto precio del cobalto y liberan iones de niquel que

RIS
pueden ser alergénicos .
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ALEACIONES DE TITANIO

Este material se considera bioinerte y permite la osteogénesis por contacto,
favoreciendo una superficie y volumen de crecimiento 6seo superior al cromo-cobalto y con

. .. , 142
menor citotoxicidad que el niquel y el cobalto ™.
Tiene menor riesgo de infeccion que el cromo-cobalto y el acero inoxidable®.

Las aleaciones formadas por titanio, como por ejemplo el titanio B-alelado con
molibdeno, zirconio y hierro (Ti-12Mo-6Zr-2Fe) presentan un modulo de elasticidad que
corresponde al 50% de otros metales; asi se consigue una rigidez en flexion mas similar a la
del fémur, lo que favorece un menor puenteo de fuerzas y menor posibilidad de rotura por

fatiga'®,

Su excelente resistencia a la corrosion y la fatiga, junto a su excelente
biocompatibilidad lo hacen una opcion atractiva para las protesis totales no cementadas®. Es

el material de eleccion para aplicar recubrimiento de hidroxiapatita.

Sin embargo, ofrece un elevado coeficiente de friccion y pueden formarse particulas
por desgaste si una pieza del hueso roza el implante o si dos partes del implante rozan entre

si, por lo que no se usa en superficies articulares.

Por este motivo, tampoco se aconseja su uso en protesis cementadas ya que si se
desestabiliza la fijacion, se ocasionan severos problemas de metalosis por liberacion de este

metal’®.

TANTALIO

Este material es un metal que se extrae de la tantalita, atacdndola con sosa fundida, lo

que convirte el producto en fluoruro de tantalio.

Constituye a la vez un sistema poroso y el sustrato estructural del implante. El tantalio se
puede fabricar con una estructura parecida al hueso trabecular: una porosidad del 60%-80% y
una red de poros de unas 500 um de didmetro, interconectados.

Su modulo elastico, es de unos 3 GPa; entre los 16 GPa del hueso cortical y los 0,3 GPa
del hueso trabecular, mucho mas “fisioldgico” que los 220 GPa de la aleacion cromo-cobalto o

los 80-110 GPa del titanio®. (Tabla 1)
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Ademas, en este metal la adhesion bacteriana, al menos del Estafilococo Aureus, es
menor que en el resto de los materiales usados en implantes ortopédicos'>. La ventaja de este
sistema, con una excelente biocompatibilidad quimica y mecénica, es que el hueso crece en su
interior, rellenando el 75% del volumen con hueso nuevo, ofreciendo esta fijacion biologica el
doble de resistencia que los sistemas porosos convencionales' . Su uso clinico realizado a este
respecto no tiene por el momento una referencia en la que se plasmen resultados a largo plazo
con los implantes que se han disefiado. No obstante, parece que este material representa una

alternativa prometedora frente a los materiales tradicionales usados en los implantes protésicos.
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2.1.2 BIOMATERIALES INORGANICOS NO METALICOS (CERAMICAS)

Las ceramicas son materiales con un amplio rango de composiciones y, segun el tipo
de proceso de sintetizacion, existen varios tipos. Las ceramicas usadas en cirugia ortopédica
se clasifican en bioactivas o inertes segun la respuesta tisular que generan en el hueso. En la
practica clinica, las ceramicas inertes son usadas como par de friccion por sus propiedades
tribologicas mientras que las cerdmicas bioactivas son empleadas como recubrimiento sobre

otros materiales o como sustitutivo 6seo por sus propiedades osteoconductoras.

ALUMINA Y CIRCONIO

Las ceramicas obtenidas a base de oxidos de aluminio, circonio o titanio han
demostrado tener unas excelentes caracteristicas de biocompatibilidad (por su alto nivel de
oxidacion) y desgaste. Presentan una buena estabilidad quimica en todos los ambientes,

siendo un material quimicamente inerte.

La alimina es una ceramica policristalina obtenida a partir de polvo de 6xido de
aluminio tratado a altas temperaturas (1600° C). Las ceramicas son uno de los materiales mas
duros tras el diamante, y esta dureza les confiere gran resistencia al rayado. Su gran rigidez
mantiene una geometria perfecta en la superficie articular lo que conlleva unas excelentes
propiedades triboldgicas, como posteriormente veremos, pero exige gran precision de
fabricacion. Desde el punto de vista mecanico, son muy resistentes a la compresion pero

también son fragiles'®

. A causa de su fragilidad, existe la posibilidad de una fractura de la
cabeza ceramica. Willmann comunicé en el afio 2000 una revision con los resultados de una
cabeza de ceramica (Biolox") cuya tasa de fractura en la primera generacién era de 0,026%

) ., ., 18 .
y, tras mejoras en el proceso de fabricacion, descendi6 a 0,004% 7. otros autores estiman la

tasa general de rotura hasta en un 0,02% '

, tasa que es inferior a la de rotura de los vastagos
femorales, que es aproximadamente del 0,27% segiin un estudio publicado en 1995 **. Esto
es debido a que los ultimos avances tecnoldgicos en el proceso de manufactura, han
permitido obtener ceramicas de alta calidad y con menores impurezas. En el caso de la
alimina han permitido casi eliminar las impurezas de 6xido de silicio y disminuir el tamafo

de los poros, haciéndola mas resistente. En el caso del circonio, la adicion de 6xido de ytrio

con el mismo método de manufactura ha mejorado la fragilidad del material.
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Por su rigidez, no puede utilizarse en zonas sujetas a flexion por lo que su uso se
limita a cabezas femorales. Las cabezas de ceramica pueden articularse con copas de
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polietileno o de ceramica. No deben articularse con superficies metalicas .

El 6xido de circonio o circonia presenta el doble de resistencia que la alimina pero no
es termoestable lo que implica un cambio en su estructura cristalina y presenta malos
resultados en el laboratorio con pares circonia/circonia, circonia/alimina o
circonia/polietileno'®™. Una nueva estrategia es la utilizacion de las llamadas “aliminas
endurecidas con circonia”. La combinacion de los dos materiales da lugar a un composite con
la elevada resistencia del circonio y la estabilidad térmica de la alimina, pero a pesar de

haberse informado buenos resultados, todavia no se ha usado en la practica clinica diaria”.

FOSFATOS DE CALCIO E HIDROXIAPATITA

Las ceramicas de fosfato de calcio son unos compuestos cristalinos que forman parte
de la gran familia de las apatitas. Los mas utilizados en medicina son el fosfato tricalcico
[Ca3(POs)2] y la hidroxiapatita [Ca;o(PO4)s(OH),]. La hidroxiapatita es el fosfato de calcio
mas parecido al componente mineral del hueso, tanto por su estructura quimica como por su
composicion cristalografica. La configuracion de la molécula le confiere al material una
dureza muy alta por los enlaces calcio-calcio y, a la vez, amortiguamiento por los enlaces
hidroxido-calcio”. Su comportamiento in vivo las hace particularmente interesantes como

implante 6seo.

Su desarrollo comenzod en los afos setenta y su uso médico comenzd en 1981, de la
mano de cirujanos maxilofaciales, para el relleno de lesiones periodontales. Desde entonces
se ha ampliado su uso, que incluye bloques soélidos, recubrimientos delgados o como

cemento, que se implanta en estado pastoso y fragua in vivo.

Numerosos estudios han demostrado que la hidroxiapatita carece de toxicidad local o
sistémica, no provoca respuesta inflamatoria en sus formas sélidas o particuladas, no es
pirdégena, no induce la formacién de una membrana fibrosa entre el hueso y el implante y
tiene capacidad de unirse directamente al hueso receptor. No se ha asociado el uso de

32,4

hidroxiapatita a la presencia de osificaciones heterotopicas’> **. Las ceramicas de fosfato de

calcio son bioactivas, lo que significa que existen unos mecanismos de fijacion entre el hueso
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y estos materiales mediante un enlace quimico directo a nivel ultraestructural™.
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Para que esta union sea efectiva, deben cumplirse varios factores: la pureza debe ser
lo mas alta posible (minimo de 95%-97%) y la cristalinidad debe ser entorno al 70% ya que
si es mayor, la hidroxiapatita es menos bioactiva pero si es menor aumenta la posibilidad de

- .. 49
disgregacion™ .

Cuanto mas porosa es la hidroxiapatita, mayor es su bioactividad, pero también es
menos resistente; por otro lado, el grosor del recubrimiento es un factor critico, ya que si es
excesivo, favorece la laminacion y fragmentacion del implante, lo que provocaria movilidad
y aflojamiento. Se ha estimado que el espesor 6ptimo para promover el crecimiento dseo sin
que se produzca reabsorcion es de 30 um. Se considera que por encima de 100 um existe

riesgo de rotura por fatiga del material*>®.

Para conseguir depositar esa capa tan fina de hidroxiapatita sobre el implante de
manera homogénea, se aplica un chorro de plasma spray de hidroxiapatita en atmosfera de
vacio a temperaturas de 15000° C. Este método no deteriora la estructura quimica de la
hidroxiapatita y no altera las caracteristicas del implante®. Se ha comprobado que el hueso
crece no solo en la superficie sino que también penetra en la hidroxiapatita®'. Ozawa'’
demostro en ratas que la hidroxiapatita y los materiales ceramicos cristalinos (biovidrios)
proporcionan una situacion favorable para que las células de la médula 6sea se diferencien
en osteoblastos; hecho que se ha visto corroborado posteriormente en diferentes trabajos de
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laboratorio” " ™.

El promedio de superficie osteointegrada en relacion al total de superficie activa es
del 60% y la supervivencia del recubrimiento es evidente al menos durante 10 afios®.
Furlong y Osborn (pioneros en el uso de hidroxiapatita en ortopedia) ® apoyan sus buenos
resultados clinicos a largo plazo con estudios histoldgicos de protesis recién implantadas en
pacientes fallecidos en el postoperatorio por diferentes causas, encontrando que la
hidroxiapatita reduce a la mitad el tiempo de reparacién osea, dando lugar a una fijacion

permanente ya observada en la 7* semana.

En definitiva, en multiples trabajos se evidencia el buen comportamiento clinico de
los vastagos recubiertos de hidroxiapatita, aunque no esté clara su superioridad a largo plazo

frente a otros tipos de fijacion.
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BIOVIDRIOS

Dentro del grupo de los materiales ceramicos, existen los llamados biovidrios, los
cuales han demostrado ser buenos candidatos para aplicaciones biomédicas relacionadas con
la regeneracion del tejido 6seo. De forma general, se dividen en vidrios de silicio (SiO;) y de

fosfato (P,0s).

La caracteristica principal de estos materiales es que desarrollan en su superficie una
capa bioldgicamente activa de hidroxiapatita carbonatada, la cual provee la interfase de union
con el tejido. La cristalizacion de esta capa conlleva la formacion de apatita y por lo tanto, la

unién con el hueso'*?.

La experiencia de su uso en humanos es limitada y actualmente no se utilizan para
recubrimiento de implantes, quedando su uso limitado a relleno de cavidades y tratamiento

- 12
de pseudoartrosis .
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2.1.3 BIOMATERIALES ORGANICOS
POLIETILENO DE ALTA DENSIDAD

El polietileno es una larga cadena polimérica de moléculas de etileno unida repetidas
veces entre si mediante enlaces covalentes. A nivel microestructural, el polietileno es un
solido viscoplastico en dos fases consistente en ldminas cristalinas embebidas en una matriz
amorfa. Hay moléculas que conectan a modo de puentes los dominios cristalinos,
proporcionando una mayor resistencia fisica'*’.

El polietileno de peso molecular ultraalto se define como un polietileno con un peso
molecular medio superior a 3 millones de grs. /mol. El polietileno que se utiliza actualmente
en aplicaciones ortopédicas tiene un peso molecular de 3 a 6 millones grs. /mol.

Se pueden mejorar las propiedades tribologicas de este material aumentando el
numero de enlaces covalentes de la fase amorfa del polimero, lo que dota a la molécula de
una reordenacion tridimensional de la superficie, que lo hace mas resistente al desgaste'*®. Es
el llamado polietileno entrecruzado, reticulado o hiperenlazado. Estudios en simulador de
cadera y de seguimiento clinico muestran menos penetracion de la cabeza femoral en
polietileno hiperenlazado comparado con polietileno convencional y su tasa de desgaste es
hasta un 86% menor que la del polietileno de alto peso molecular convencional” %% 2%,
Estos enlaces cruzados se pueden lograr por diferentes procedimientos: quimicos (peréxido o
silano), dosis variables de radiacion ionizante (irradiacion gamma) o mediante irradiacion
con haz de electrones. Pero estos procedimientos también generan radicales libres que
favorecen la oxidacion, y la oxidacion fragmenta las cadenas del polimero, disminuyendo su
peso molecular. El menor peso molecular conlleva mayor cristalinidad, lo cual aumenta el
modulo de elasticidad disminuyendo la resistencia tensional final, la resistencia a la fatiga y
favoreciendo la propagacién de fisuras®™. En definitiva, empeoran sus propiedades
mecanicas. Para minimizar este problema, posteriormente se recuece el polietileno, lo que
reduce su cristalinidad, preservando en teoria la resistencia estructural.

Para conseguir el hiperenlazado existen varios procedimientos industriales que se
revelan eficaces; cada fabricante utiliza un procedimiento diferente, siendo dificil decir cual
es el optimo. Varian en funcion de la dosis y tipo de irradiacidn, estabilizacion térmica,
manufactura y esterilizacién final'¥’. Actualmente existen seis tipos de polietileno
hiperenlazado comercialmente disponibles; las diferencias entre cada uno en cuanto a su

fabricacion pueden influir en sus propiedades mecanicas y su resistencia al desgaste’”.
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Durante mas de treinta afios el material de eleccion para los componentes
acetabulares ha sido el polietileno de peso molecular ultraalto. La experiencia clinica muestra
de forma consistente una baja probabilidad de fracaso catastrofico de este material y, a pesar
de la evidencia de su distribucion sistémica, no da lugar a consecuencias clinicamente
aparentes. Su limitacion fundamental es su resistencia al desgaste; y es que su tasa de
desgaste es superior a otros pares de friccion como el metal/metal o alimina/alimina®, como

posteriormente veremos.

El desgaste del polietileno y su relacion con la osteolisis y aflojamiento protésico es
un tema de plena actualidad; se ha relacionado la osteolisis en calcar y trocanter mayor con la
presencia de particulas de desgaste de polietileno dentro de macréfagos y aumento de
produccion de mediadores de la inflamacion que ocasionan un incremento de la actividad

osteocléstica local®.

Actualmente los esfuerzos de la ingenieria biomédica, en cuanto al polietileno, se
centran en la investigacion de nuevos y variados métodos para crear polietilenos
hiperenlazados en los que las propiedades mecanicas no se vean mermadas. Parece ser que
los polietilenos de ultima generacidon resisten mejor la oxidacion sin comprometer la

resistencia estructural a la fatiga”.

Como conclusion de este apartado cabe decir que el polietileno hiperenlazado ha
demostrado comportarse bien frente al desgaste en laboratorio, incluso en el peor de los
supuestos, con cabeza de gran diametro y grosor minimo del componente acetabular o en
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condiciones altamente abrasivas™. Clinicamente el seguimiento es corto y los resultados son
alentadores pero se precisan estudios prospectivos con mayor tiempo de evolucidon ya que
queda la incognita de qué pasard en el futuro con un polietileno cuyas propiedades
mecanicas, sobre todo en fatiga, no son dptimas, siendo necesario un seguimiento minucioso

para demostrar una relacion riesgo-beneficio favorable.
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METILMETACRILATO

El metilmetacrilato es un biomaterial formado por la uniéon de dos compuestos, uno
liquido y otro sélido. Este material se usa para fijar componentes protésicos de forma segura
en el hueso y transferir las fuerzas desde la superficie del vastago y del componente

cotiloideo al hueso.

Un uso inadecuado puede alterar sus propiedades mecanicas y ser causa de
aflojamiento de la protesis. Ademads, la correcta aplicacion de la técnica de cementado es
responsabilidad absoluta del cirujano. Por lo tanto, el cirujano ortopédico debe conocer las

propiedades de este material.

Historia:

El cemento 6seo es un biomaterial organico formado por un polimero compuesto
principalmente de polimetilmetacrilato (PMMA). Este compuesto se desarrollo hacia 1930 y
es también conocido por sus nombres comerciales de Plexiglass o Perspex. Originalmente el
material fue utilizado sobre todo para producir cristal de seguridad, pero a lo largo de los
aflos treinta, una compaiiia inglesa y un investigador aleman, Otto Roehm, propusieron otro
uso: la creacion de protesis dentales. En 1940 se desarrollé un compuesto de polimerizacion
en frio usando aminas terciarias como aceleradores para la reaccion. Este descubrimiento
marco el comienzo de la era moderna del PMMA, porque el polimero podia prepararse en las
salas de los quir6fanos y podia ser adaptado a las geometrias mas adecuadas para cada
aplicacion quirurgica especifica. Los hermanos Judet (1956) fueron los primeros en
introducirlo como método de aplicacion en una artroplastia (cabeza femoral acrilica), pero no
consiguieron suficiente fijacion por razones bioldgicas y mecanicas. John Charnley,
trabajando con el quimico de materiales dentales D.C. Smith, experimentd con cemento
acrilico en el laboratorio durante 1956 y 1957. Realiz6 su primera intervencién en humanos

usando cemento en 1958, y publico sus primeros 6 casos en 1960 '*°

. Fue el primero en
obtener un anclaje exitoso con PMMA vy revolucion6 la artroplastia de cadera. Charnley

llamé al material usado “cemento 6seo de base acrilica”.
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Principios basicos:

El cemento 0seo esta formado por un compuesto solido y un compuesto liquido. La
fase solida consiste en un polvo formado en un 90% por cuentas de polimetilmetacrilato de
un didmetro que varia en un rango de menos de 1pm a mas de 100pum, un opacificador (un
10% de sulfato de bario o 6xido de zirconio) y un iniciador de la polimerizacion (peroxido de
benzoilo); éste ultimo componente es el elemento mas inestable y degradable, siendo el que
condiciona la fecha de caducidad. La fase liquida (volatil e inflamable) consiste en
monémero de metilmetacrilato (97%), dimetilparatoluidina (que inicia el proceso de
polimerizacion cuando los dos componentes se mezclan) e hidroquinona, que previene una
polimerizacion prematura del monémero''”. Clorofila, que actia como colorante a veces es
afadida. Muchos cementos Oseos tienen ademds incluidos antimicrobianos, por ejemplo

gentamicina o tobramicina.

Como se verd mas adelante, estudiado en mayor profundidad, se ha asociado una
reduccion de la frecuencia de aflojamiento aséptico del componente femoral con la mejora de
las técnicas de cementacion', y es que las propiedades de fragilidad y resistencia del PMMA
estan influenciadas por variables extrinsecas que pueden modificar su funcion a largo plazo.
El grosor de la capa de cemento, la inclusiéon de sangre o tejidos en la interfase o una

inadecuada técnica de mezclado, pueden disminuir la resistencia.

Propiedades:

Dos de los requisitos mas importantes en las artroplastias totales son posicionar los
componentes correctamente y fijarlos bien al hueso; en nuestro caso, esto se logra mediante

el cemento.

El uso del metilmetacrilato se ha cuestionado como método de fijacion de la protesis
al hueso. Esto ha estimulado el desarrollo de sistemas no cementados. Sin embargo, hoy por
hoy, no es posible eliminar este material de la cirugia artroplastica debido a que, por el
momento, no existen sistemas efectivos no cementados que puedan usarse con éxito en
determinado tipo de intervenciones como por ejemplo casos con enfermedades Oseas
desmineralizantes severas, cirugia articular oncolédgica, en las reconstrucciones con extensas
pérdidas de hueso, etc. En las artroplastias primarias su principal indicacion es en pacientes

con escaso capital dseo, generalmente ancianos.

Aunque tiene capacidad adhesiva, su funcion primordial es la de mejorar la
distribucion de cargas entre el implante y el hueso, aumentando la superficie de contacto y
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evitando la concentracion de tensiones en ciertos puntos, con lo que la transferencia de

cargas es mas uniforme ya que tiene la ventaja de que se adapta a las irregularidades.

Los vastagos femorales no cementados dificilmente consiguen un relleno exacto de la
cavidad femoral, ya que la geometria del vastago no puede ser exacta a la anatomia particular
de cada paciente. Noble y Alexander realizaron un estudio basado en tres disefios de protesis
no cementadas, dos de vastago recto y una anatomica y demostraban que el ajuste entre el
vastago y el hueso es infrecuente; por ello diversos autores afirman que el ajuste a presion

(press-fit en la literatura anglosajona) es un mito™> **

entendiéndose por ello la adaptacion
exacta entre el vastago y el hueso para formar una conexidon mecanica. Por otra parte, el
llenado de la cavidad existente entre la protesis metélica y el hueso hace posible una buena

fijacion primaria de la misma.

Las propiedades biologicas del cemento incluyen un médulo de elasticidad menor que
el hueso (Tabla 1), y ser relativamente fragil y quebradizo, por lo que no se deberia utilizar
con implantes de bordes agudos por el incremento de fuerzas en una superficie pequeia que
podrian conducir a la fractura del cemento. Soporta bien la compresion pero falla bajo

fuerzas de tension o cizallamiento'?’.

Una de las propiedades de este biomaterial es que, tras la mezcla de los componentes,
la reaccion de polimerizacion del metilmetacrilato es de tipo exotérmico, con un incremento
gradual de la temperatura. Si la capa de cemento fuese gruesa (mayor de 5 mm), el calor
generado podria sobrepasar la temperatura de coagulacion de las proteinas (unos 67° C) y
causar necrosis tisular. En la practica, el calor que se produce es menor y parte de ¢l se disipa
por el vastago metalico y por la circulacion local, ademas de ser enfriado mediante irrigacion

sk 188
con suero por el cirujano .

La reaccion de fraguado se halla influenciada por la temperatura y la humedad
ambiental. A mayor temperatura, el tiempo de fraguado disminuye y la temperatura maxima
aumenta. La produccién de calor también es proporcional a la cantidad de monémero usado y
en este sentido, se estan desarrollando cementos en los que se ha reducido la proporcion de

monomero

Una vez mezclado el cemento se produce un aumento de su volumen debido a la
expansion térmica. Cuando se produce el enfriamiento, el cemento disminuye su volumen.
Este factor es importante porque la contraccion del polimetilmetacrilato se produce
principalmente en la interfase con el hueso, donde es fundamental conseguir una fijacion

optima. El volumen de contraccion varia segun la técnica de mezclado: es mas lento y
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progresivo en el cemento mezclado al vacio, pero en proporcion, el cemento asi preparado

encoge mas que el cemento poroso''.

Como acabamos de ver, el polimetilmetacrilato es un material poroso. Segin
diferentes autores’™ ' la porosidad del cemento podria ser responsable de un posible fallo
mecanico de los implantes puesto que las areas con burbujas constituyen puntos de
concentracion de estrés y ofrecen menor resistencia, lo que empeora las propiedades

mecanicas.
La porosidad depende de tres factores:
- formacion de CO, durante la descomposicion del iniciador presente en el polvo.
- evaporacion del mondmero de metilmetacrilato durante la polimerizacion.

- formacion de burbujas de aire durante la preparacion de la mezcla. La mezcla
convencional del cemento a mano provoca una porosidad del 5 al 16%, mientras que la
mezcla al vacio o por centrifugacion la reduce a un 0,1-3,4%. También se disminuye el

tamafio del poro”’.

Como hemos visto anteriormente, la adicion de antibidtico al polimetilmetacrilato es
un hecho comun. La adicion de estas sustancias reduce la resistencia del cemento®’ pero se ha
demostrado su eficacia en la prevencion de la infeccion, aunque también es de esperar que se
favorezca la aparicion de cepas bacterianas resistentes. Muchos autores no recomiendan el
uso sistematico de cemento con antibidtico y si un uso racional del mismo, como en las

. ; s 101, 119
cirugias de revision

.También hay que tener en cuenta que, al producirse una reaccion
exotérmica, solo son eficaces los antibidticos que tienen estabilidad térmica. Se han utilizado

aminoglucosidos, macrolidos y cefalosporinas.

La introduccion de un material como el polimetilmetacrilato en el cuerpo humano
puede producir efectos sistémicos. El mejor conocido de ellos es el denominado Sindrome de
implantacion de cemento oseo. Se caracteriza por un cuadro subito de hipotension,
hipoxemia, alteraciones cardiacas y aumento de los niveles de histamina''*. La incidencia de
este sindrome oscila entre el 1y 5 por 1000, con una mortalidad del 0,6-1% ''*, lo cual arroja
una cifra aproximada de un fallecimiento achacable a esta causa por cada 20.000
intervenciones. Su patogenia es mal conocida, uno de los mecanismos sugeridos es que,
como consecuencia de la extrusion de médula dsea por la presurizacion del cemento, se
produce una microembolizacion difusa. Otra teoria sugiere que la causa de la embolizacion

podrian ser finas particulas de hueso procedente del fresado™.
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Técnica de cementacion femoral:

89 157

De acuerdo con estudios con elementos finitos™ °, autopsias , estudios

sy, .46 . (. 6,160, 186
radiolégicos™ y observaciones clinicas™

un manto 6ptimo de cemento estd entre los mas

importantes factores para la longevidad de un véstago cementado.
Diversos autores han intentado sistematizar la calidad del cementado proponiendo

una clasificacién radiolégica® ' que pasamos a detallar:

- Grado A: llenado completo del canal medular.

- Grado B: distribucion completa, pero existe una delgada linea de radiolucencia en la interfase
entre el hueso y el cemento (menor del 50%).

- Grado C;: radiolucencia amplia, de mas del 50% de la interfase cemento-hueso.

- Grado C;: cubierta fina (menos de 1 mm), defecto en el que la punta del vastago se halla
contigua a la cortical sin intervencion del cemento.

- Grado D: radiolucencia del 100% en la interfase en cualquier proyeccion radiografica o fallos

en el relleno del canal tales que la punta del vastago no sea recubierta.

A pesar de estos intentos de sistematizacion, el grosor ideal del manto no ha sido
definido. Hay estudios que demuestran que las zonas donde mas se concentra el estrés sobre
el manto son la punta del vastago y la zona medial proximal metafisaria'*?, correlacionandose
estos hallazgos con estudios en autopsias sobre zonas de fracturas del cemento'”’. En estos
estudios se encontr6 que la incidencia de rotura del cemento aumentaba con mantos menores
de 2 mm. En general, se considera satisfactorio un grosor del manto de cemento de 2 a 5 mm
en la parte proximal y de 2 mm en la distal, y un componente femoral centrado en el manto
de cemento. Por otra parte, la capa de cemento tampoco ha de ser excesivamente gruesa por
el peligro de inestabilidad debido a su bajo modulo de elasticidad' > 3"+,

En definitiva, el objetivo de la cementacion es conseguir una capa de cemento de
suficiente grosor que permita un correcto reparto de cargas compresivas y un sellado hermético.

Como se ha dicho antes, ya no existe ninguna duda de que la técnica de cementacion es
crucial en la calidad del manto de cemento y las modernas técnicas de cementacion han
mejorado los resultados clinicos de las artroplastias de cadera cementadas. Cuando se evaltian
las tasas de longevidad de los implantes en relacion a la técnica de cementacion, es evidente que
la longevidad es directamente proporcional a la técnica de cementacion empleada® *+ %6 132,
Aunque, como posteriormente veremos, el disefio de la protesis es un factor determinante.

La técnica de cementacion ha variado con el paso de los afios. Harris resume la
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evolucién de las técnicas en 4 generaciones™. La técnica de primera generacion se referia al
relleno del canal femoral con cemento empujado a dedo. Las técnicas de segunda generacion
incluian el taponamiento distal del canal, limpieza con lavado pulsatil, y la insercion del
cemento a pistola. Las técnicas de tercera generacion afiaden la reduccion de la porosidad
con mezcla al vacio y la presurizacion del manto de cemento. La reciente cuarta generacion
se refiere a la tercera afiadiendo los dispositivos de centrado proximal y distal del vastago,
que proporcionan un manto de cemento simétrico. Lo fundamental en todas ellas ha sido
optimizar la interfase cemento-hueso.

Aunque muchos sistemas totales de cadera actuales utilizan el mismo instrumental
para la aplicacion tanto de un vastago no cementado como de uno cementado, la preparacion
del canal es distinta. En las protesis no cementadas se busca el encaje a presion directa sobre
el hueso cortical, mientras que en las protesis cementadas el apoyo se transmite a través del
cemento. Puesto que la eliminacién de todo el hueso esponjoso del canal medular deja una
superficie cortical lisa no apropiada para el microentrelazado con el cemento, conviene evitar
un fresado excesivo del canal medular. En la mayoria de los sistemas actuales, la raspa es
algo mayor que el vastago del tamafio correspondiente, aunque varia la cantidad de
sobredimensionamiento. El canal asi preparado, permite la insercién de un vastago de tamafio
apropiado con un manto de cemento suficiente a su alrededor.

Una vez fresado el canal y determinada la profundidad de insercion del componente,
se debe preparar el canal para la insercion del cemento y el véastago sobre un lecho 6seo lo
mas limpio posible.

Si el cemento se presuriza durante su aplicacion, se consigue el relleno completo del
canal femoral y se aumenta su penetracion en el hueso esponjoso circundante. Para lograr la
presurizacion del cemento se realiza en primer lugar un taponamiento femoral, ocluyendo el
canal distalmente a la posicion anticipada de la punta del vastago. Con este gesto también se
evita la extrusion del cemento en la diafisis femoral distal. Skinner y cols. establecieron otra
ventaja en el uso del tapén distal'’*: Encontraron una reducciéon del pico de fuerzas en el
hueso a nivel de la punta femoral, y propusieron que el tapén podia reducir el
remodelamiento del hueso en esa zona y las posibilidades de la fractura femoral cerca del
extremo de la protesis.

La mayoria de los cirujanos utilizan un tapén comercial de polimero o pléstico
flexible como elemento de contencién. También se puede utilizar un bloque 6seo extraido de
la cabeza o el cuello del fémur recortado para ajustarse en el canal. Un tapon de plastico
preformado es mas facil de usar, pero debe tener el tamafio apropiado y se debe determinar el

diametro del canal utilizando sondas. El tapon debe quedar a unos 2-3 cms. por debajo de la
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posicion anticipada de la punta del vastago, determinando la profundidad de insercion
mediante la comparacion con la raspa o el vastago real. Una vez introducido, se debe estar
seguro de que se ha colocado en posicion suficientemente distal y que permite la entrada
completa del vastago. Es importante recordar que la presurizacion del cemento depende en
gran medida del correcto uso del tapon. Tras la oclusion del canal femoral, el lecho 6seo
sobre el que se ha de aplicar el cemento se debe lavar a conciencia para eliminar los detritos
sueltos, la médula 6sea y la sangre. Se reduce asi el riesgo de embolismo y se mejora la pe-
netracion en profundidad del cemento en el hueso; de hecho, un estudio de simulacion en
laboratorio demostrd que la presencia de estos elementos podia reducir la resistencia de la
interfase hueso-cemento hasta en un 50% ''*. Un canal limpio y seco optimiza la interfase
cemento-hueso.

Respecto a la preparacion y manejo del cemento, las protesis rugosas soportan
significativamente mayores fuerzas tensionales en la cementacion que las protesis lisas vy,
ademas, dichas fuerzas varian en funcion del tiempo de cementacion. El cirujano debe
considerar, si utiliza implantes rugosos, cementar relativamente pronto para maximizar el
contacto cemento-protesis. Al contrario, es preferible cemento pastoso en las protesis lisas,
ya que la interfase cemento-protesis no es influenciada por el tiempo de cementacion y es
mas facil mantener la orientacion del componente femoral'*® '®®. Por otro lado, si se inyecta
el cemento en un estado de viscosidad demasiado baja, tendera a salirse del fémur durante la
presurizacion, lo que aumenta la tendencia a la introduccion de sangre y restos, y por tanto se
debilita el manto y compromete la interfase cemento-hueso. Se suele decir que el cemento
esta a punto cuando deja de adherirse a los guantes.

Para una aplicacion del cemento reproducible y fiable, conviene usar una pistola
inyectora. Se utiliza de manera retrograda, para evitar dejar aire atrapado y asegurar una
distribucion uniforme del cemento. Se puede eliminar la sangre de la parte distal del canal
durante la inyeccion utilizando un pequefio tubo de drenaje de plastico a lo largo del canal,
que se ha de retirar conforme se introduzca el cemento a presion.

El cemento debe ser introducido a presion, ya que la fuerza de la interfase cemento-
hueso es directamente proporcional a la penetracion del cemento en el hueso.

En la diafisis, donde la presurizacion es mas facil de conseguir, es obvio que no es
posible dicha penetracion en el denso hueso cortical, mientras que en la metafisis, donde la
presurizacion es mads dificil, es donde hay mdas hueso esponjoso y posibilidades de
penetracion. Para obtener dicha penetracion es necesario algin tipo de sistema de
presurizacion. Es preferible usar algin sello oclusivo proximal que permita la inyeccioén de

cemento a través del mismo y proporcione un manto adecuado.

52



Muchos vastagos actuales estan disefiados para poder ser usados con sistemas de
centrado del vastago en el canal femoral. Algunos son aplicados en el momento de su
fabricacion y otros se colocan en el mismo quir6fano. Dichos centradores mejoran la
alineacion del vastago en el canal, buscando un mejor posicionamiento, con el fin de asegurar
un manto uniforme de cemento y ademas eliminar una posible orientacién en varo o valgo.
Hay muchos estudios que confirman la efectividad de los centradores para asegurar un manto
uniforme’’. Sin embargo, se ha comprobado la alta incidencia de vacios o huecos en el
cemento provocados por los mismos. En el momento de la introduccion del componente
femoral, hay que tener en cuenta que los cambios de alineacion y rotacion del véstago
produciran huecos en el cemento. El vastago debe permanecer inmovil, y no se debe
manipular ni permitir que se contamine con sangre o restos, puesto que eso podria
comprometer la interfase cemento-implante. Mientras se endurece el cemento, se presuriza el
sistema empujando firmemente sobre el componente.

Tras el fraguado del cemento, se deben revisar las zonas susceptibles de albergar
exceso de cemento, el acetdbulo, y los sitios donde podria causar choque o luxacion, como en

la parte anterior del cuello femoral.

Técnica de cementacion acetabular:

No siendo objeto de estudio en nuestro trabajo, se describe brevemente la técnica de
cementado acetabular.

A pesar de los avances en el disefio de los componentes y la técnica de cementacion,
no se ha mejorado sustancialmente la supervivencia a largo plazo de los componentes
acetabulares cementados. En consecuencia, se ha tendido a la fijacién sin cemento, sobre
todo en pacientes jovenes y activos. La fijacion cementada puede ser satisfactoria en
pacientes ancianos con pocas demandas funcionales, y la simplicidad y el bajo coste de los
componentes fabricados totalmente de polietileno los convierten en una opcidn atractiva en
esta poblacion. La fijacion con cemento se usa también en algunas reconstrucciones de
tumores y artroplastias de revision.

Los disefios mas recientes incorporan modificaciones que optimizan la interfase
cemento-protesis y aseguran un manto de cemento mas uniforme, ya que se ha demostrado la
importancia del mantenimiento de un manto concéntrico de cemento de 3-4 mm entre el
polietileno y el hueso'*’.

Ranawat considera que muchos fallos mecénicos de la fijaciéon del componente
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acetabular cementado son atribuibles a una fijacién incorrecta entre el cemento y el hueso'*.
La técnica de cementacion acetabular incluye los mismos principios que la femoral en lo que
respecta a favorecer la hemostasia, limpiar los detritos, y el lavado y secado de la superficie
Osea. Para maximizar el area de superficie de la interfase cemento-hueso se realizan multiples
agujeros de fijacion en las zonas de hueso mas fuerte, teniendo cuidado de no perforar la
pared medial, puesto que se permitiria la entrada de cemento en la pelvis. Al no ser los
componentes modulares, la posicion del polietileno se debe seleccionar antes de cementar,
tomando nota de la relacion de los bordes del componente de prueba con el reborde 6seo del
acetabulo de modo que pueda reproducirse al cementar el implante final.

Por lo expuesto anteriormente, la combinacion de un vastago cementado con un
componente acetabular no cementado se ha convertido en un procedimiento estandar para
pacientes mayores de 65 afios para un gran nimero de cirujanos. El desarrollo esta
artroplastia hibrida ha sido la consecuencia légica después de que numerosos estudios
129, 132

demostrasen una alta tasa de aflojamiento aséptico de las copas cementadas

En toda Europa, la opcion de una protesis hibrida se da en el 60% de los casos'>.

El futuro:

En la actualidad los estudios se dirigen fundamentalmente a mejorar la fisica del
cemento con el fin de obtener una fiabilidad clinica y unas prestaciones mecéanicas optimas.
A este respecto se ha presentado un estudio en el que se adiciona al PMMA fibras de titanio;
los autores comunican un aumento de al menos un 10% en la resistencia tensional final''*. Se
buscan cementos con menor temperatura de polimerizacion, a través de la reduccion de la
cantidad de monoémero, y de particulas de PMMA con menor didmetro y una granulometria
apropiada. También se investigan cementos con una menor reduccidon volumétrica tras el
fraguado. Se estudian mejoras en el uso del cemento como distribuidor de sustancias, como
la difusion de antimicrobianos, o los cementos con flior anadido, que persiguen efectos
metabolicos positivos en entornos osteopordticos activando los osteoblastos'”” o afiadiendo
hormona de crecimiento humana®’. Por wltimo, también se ha avanzado en las propiedades
viscoelasticas, pudiendo encontrar ya en el mercado cementos con viscosidades diferentes
especificas para cada tipo de aplicacion: cementos de alta viscosidad utiles para la aplicacion
manual y cementacion de superficies anchas, y cementos de baja viscosidad ideales para la
aplicacion con jeringa o pistola y en lugares profundos.

A pesar de los avances conseguidos en los métodos de fijacion sin cemento, la

cementacion sigue siendo una opcidn valida y de plena actualidad en artroplastia de cadera, con
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un coste-beneficio favorable y sus resultados son equiparables. Las artroplastias cementadas
estan indicadas no sélo en cirugia primaria sino también en intervenciones de revision, cuando
ha fracasado la protesis colocada inicialmente.

A pesar de sus inconvenientes como material heterogéneo, relativamente fragil,
susceptible al envejecimiento y a la fatiga y no ser ni osteoconductor ni osteoinductor, el ya
clasico polimetilmetacrilato continuia siendo el material de fijacion por excelencia, sin que

hasta ahora ninglin otro sistema lo haya mejorado.

2.1.4 MATERIALES COMPUESTOS

Los materiales compuestos (composites) son materiales multifasicos constituidos por
una matriz y un relleno de la misma por fibras, que suelen ser complementarios en cuanto a

sus propiedades.

Las posibilidades de estos materiales son practicamente ilimitadas y se estan
intentando aplicar al mundo de la ortopedia. Se han ensayado las fibras de carbono o de

poliamida, y como matriz, resinas de polietileno, de epoxi, o termoplasticos.

Por ejemplo, existe un disefio de vastago comercializado que presenta un ntcleo de
aleacion cromo-cobalto rodeado por un polimero flexible. La superficie exterior esta
compuesta por una malla de fibra de titanio que ha sido disefiada para favorecer el
crecimiento 0seo en su superficie porosa. El fabricante informa de que, en las tallas mayores,
el disefio es un 75% menos rigido que un implante de cromo-cobalto y un 50% menos que un

implante de titanio™.

Actualmente estos materiales se hallan en fase de experimentacidon y no se aplican
extensamente en la practica diaria. Precisan de resultados de seguimiento a largo plazo antes

de incluirlos de manera sistematica entre los posibles biomateriales que pueden utilizarse'®'.
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I1-2.2 DISENO DE LOS COMPONENTES

Como hemos visto en el apartado acerca de las propiedades del metilmetacrilato, las
protesis se pueden clasificar basicamente segun su modo de anclaje al hueso, en: cementadas,

no cementadas o hibridas.

Dado el objeto de nuestro estudio, nos vamos a centrar en el estudio del componente

femoral en la artroplastia cementada y en la exposicion breve de las cabezas femorales.

2.2.1 VASTAGO FEMORAL

La funcion del componente femoral es la sustitucion de la cabeza y del cuello del
fémur del paciente. Como hemos visto en el capitulo dedicado a la biomecanica, el objetivo
final de conseguir una articulacion biomecanicamente Optima, se logra mediante la
restauracion de la longitud del cuello y los desplazamientos necesarios para restaurar el

voladizo femoral.

Ademas de la geometria propia del disefio del vastago, durante el inserto de un

vastago cementado se pueden modificar diversas variables:

Altura: El desplazamiento vertical puede variarse segiin la profundidad a que se
inserte el implante. También se puede ajustar la altura variando el nivel de la osteotomia del
cuello femoral. Esto puede no ser posible durante el inserto de un vastago no cementado, ya
que el grado de insercion esta determinado por el ajuste en la metafisis y no por la

osteotomia.

Anteversion: El desplazamiento anterior del cuello se obtiene mediante rotacion del
componente al insertarlo en el conducto femoral. En una protesis cementada, el cemento
compensa las imperfecciones anatomicas y de la técnica quirdrgica. También se puede
realizar mediante un componente femoral modular. Otra opcion son los vastagos anatomicos,

los cuales presentan unos grados de anteversion en el cuello.

A lo largo de los ultimos cuarenta afios se han usado una enorme variedad de

vastagos femorales. Aunque gran parte del disefio se basa en procesos de ldgica intuitiva, es
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necesario fundamentar las decisiones de un disefio concreto en estudios de seguimiento de las
protesis ya existentes y en analisis de ingenieria experimental, para trasladar sus conclusiones
a las respuestas bioldgicas esperadas en los individuos receptores, aun a sabiendas de que las

respuestas clinicas no siempre se ajustan a estos pardmetros de estudio en laboratorio.

En el desarrollo y manufactura de los actuales componentes femorales varios factores

son importantes:

MATERIALES Y GEOMETRIA

El material y la forma del implante son los factores mas importantes en la

supervivencia de una artroplastia.

Existe comun acuerdo en que, para un vastago cementado, el material de eleccion
actual se basa en las modernas aleaciones de cromo-cobalto®. Estas aleaciones presentan un
modulo de elasticidad elevado lo que favoreceria la pérdida dsea por puenteo de fuerzas'* >>.
Sin embargo, un bajo méddulo de eslasticidad también se asocia a fendémenos de reabsorcion

6sea (a nivel del calcar) por una inadecuada transmision de fuerzas®.

En un estudio de seguimiento llevado a cabo por Sarmiento y cols. '>* se compararon
dos vastagos con diferente modulo de elasticidad. Observaron que con los vastagos de bajo
moédulo, hubo una incidencia significativamente menor de puenteo de fuerzas (“stress
shielding”), sin embargo, también observaron una mayor incidencia de radiolucencias en la
interfase cemento-hueso. Por eso no se aconseja el uso de titanio en protesis cementadas ya
que si se desestabiliza la fijacion, se ocasionan severos problemas de metalosis por liberacion

de este metal’®.

Se ha demostrado que la forma geométrica de la seccion transversa del vastago es un
factor muy importante en la adecuada distribucion de los esfuerzos. Cuando se aumenta el
tamafio del area de seccion transversa de los vastagos en un 20%, se disminuyen los
esfuerzos de tension del vastago en un 12%, y un 5% los esfuerzos compresivos sobre el

cemento68 .

Disefios con bordes agudos no deben usarse porque, bajo carga, el incremento de
fuerzas en una superficie pequefia podria conducir a la fractura del cemento; en concreto,

cuando se comparan protesis con bordes mediales agudos frente a romos, se observa un
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aumento en los esfuerzos compresivos sobre el cemento del orden de un 60% en las protesis

con bordes agudos®®,

Actualmente se piensa que la forma Optima de la punta del vastago es la conica; de

. - 54
manera que se reducen las fuerzas de estrés en el cemento distal en un 45% ~°.

En cuanto al tamafo del vastago, obviamente se debe insertar en funcién del tamafio
del fémur del paciente, pero se ha observado que incrementos en la longitud de los véstagos
de 100 a 130 mm aumentan los esfuerzos de tension en un 31%, en tanto que disminuyen los

. , 68
esfuerzos compresivos sobre el cemento y el calcar en un 26% ~°.

Los vastagos mas pequefios (menos de 10 mm de didmetro) presentan un riesgo de
aflojamiento casi el doble que los mayores (més de 12 mm de diametro), quizas debido a la

. ., . . T ., 103
mayor presurizacion que mejora la interdigitalizacion del cemento .

Viastagos como el Charnley Kerboull y Ceraver Osteal presentan la filosofia de
insertar el vastago mas grande posible, el cual ocupa casi completamente el canal, dando
como resultado un manto de cemento fino. La seccion casi rectangular del véastago otorga
estabilidad intrinseca en la torsion'®. Contrariamente a lo esperado, se han observado
excelentes resultados a largo plazo y parece ser que si un vastago esta correctamente fijado y
no migra, la osteolisis no sucederd; la estabilidad intrinseca protege a la fina capa de
cemento. Se cree que el ajuste estrecho del véstago, inmoviliza la interfase cemento-metal
eliminando el micromovimiento. El “inesperado”éxito de estos vastagos de disefo francés ha

creado lo que se conoce como “paradoja francesa”

Los disenos que presentan una geometria conica de proximal a distal, permiten un

hundimiento controlado del vastago; factor que sera analizado posteriormente.

En cuanto a la modularidad de una determinada protesis, ésta se ha cuestionado en
base al conocimiento del mecanismo bioldgico del aflojamiento, por ostelisis debida a las
microparticulas de desgaste, que se generan con mayor facilidad en las protesis modulares.
No obstante, durante la cirugia es util contar con cabezas y cuellos intercambiables de

diferentes medidas.

ESTABILIDAD

La estabilidad axial y torsional del componente femoral también es un aspecto

fundamental para la supervivencia a largo plazo de la artroplastia.
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En 1975 Charnley introdujo una modificacion en la protesis disefiada por ¢l mismo.
Consistia en la incorporacion de unos alerones dorsales. El objetivo de este disefio alternativo
era disminuir la tasa de fracturas del vastago en pacientes jovenes y activos. El reborde o
aleron, cumple varias funciones: aumentar la presurizacion del cemento, ayudar al centrado
del vastago y promover la transferencia de cargas hacia el fémur proximal a la vez que
aumenta la rigidez en la zona proximal del vastago'>. Pero con este cambio de disefio, se
modificaron las caracteristicas biomecénicas ya que el efecto principal de los alerones fue
una disminucion de la subsidencia. Con este disefio disminuy0 la tasa de fracturas por fatiga

pero los estudios de seguimiento indicaron un aumento del aflojamiento’®.

En modelos computerizados, se ha demostrado que los alerones crean amplias zonas
de esfuerzos compresivos y menos esfuerzos de tension. Esta caracteristica podria ser
ventajosa ya que la resistencia compresiva del cemento es cerca de tres veces mas alta que su

resistencia tensional.

Lo que si parece claro es que las consecuencias biomecanicas de los alerones todavia

no han sido completamente comprendidas™.

VOLADIZO

Como se ha visto previamente, un voladizo dptimo puede mejorar la eficiencia de la
musculatura abductora, pero un voladizo excesivo genera altas fuerzas torsionales. Los
disefios actuales incorporan estabilidad intrinseca Optima para tolerar mejor estas cargas

torsionales.

ACABADO DE SUPERFICIE

Hemos visto que el mantenimiento de la integridad de la unidn entre la protesis, el
cemento y el hueso es de primordial importancia para lograr una alta tasa de supervivencia.
Se sabe que a menudo, el fallo del sistema se inicia en la interfase protesis-cemento, por lo
que la mejoria en las condiciones de union de esta interfase redundard en unas menores tasas

de fallo. La rugosidad optima de la superficie del vastago es objeto de bastante controversia.
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Hoy en dia, los vastagos femorales cementados presentan variadas texturas, incluyen
vastagos altamente pulidos, con superficie rugosa en su porcion proximal, vastagos porosos y

vastagos recubiertos de una fina capa de metilmetacrilato.

El disefo original de véastago cementado de John Charnley era de acero inoxidable,
sin collar y presentaba su superficie lisa. Este disefio se fabricé posteriormente con diferentes

texturas de superficie.

En 1969, se presentod en Exeter un vastago pulido, sin collar y cénico en dos planos.
Se observd una subsidencia del vastago dentro del manto de cemento, pero se comprobd que
un hundimiento de 1 o 2 mm no conllevaba mayores tasas de aflojamiento a largo plazo,
asentandose el vastago mejor en el manto de cemento; de hecho mejor6 el remodelado 6seo a
nivel proximal al mejorar la estabilidad'®’. En un estudio de la Clinica Mayo sobre los
vastagos de Charnley de primera generacion con 20 afios de seguimiento, se comunico que
los implantes que se hundieron hasta 2 mm en los primeros 5 afios, no presentaron una menor
supervivencia a largo plazo’. Esto ha conducido a una mejor comprension de la biomecanica
del vastago y del comportamiento viscoeldstico del cemento, ya que continiia deformandose
bajo cargas constantes. En este tipo de vastagos, conicos sin collar, es fundamental el
acabado de superficie, el cual ha de ser liso, porque si fuese rugoso, se generarian fendémenos
de abrasion con formacion de particulas de desgaste ya que en presencia de subsidencia o de
inestabilidad, un acabado rugoso causa mayor dafio abrasivo sobre el manto de cemento y

genera mayor cantidad de particulas'®.

Se ha observado que, por ejemplo, los vastagos Exeter, lowa y T-28 han dado lugar a
una incidencia mayor de aflojamiento en los modelos con acabado de superficie rugosa en
comparacion con los de superficie lisa. Sin embargo, algunos véstagos con superficie rugosa
han dado muy buenos resultados en periodos de seguimiento de 5 a 10 afios; por ejemplo, un
estudio en laboratorio llevado a cabo por Ebramzadeh concluye que para vastagos rectos
cementados, una superficie rugosa ofrece menos micromovimiento y provee al cemento de

mayor capacidad de entrelazado mecénico®’.

Se han realizado multitud de estudios de comparacion entre los diferentes tipos de
superficies pero la controversia esta lejos de resolverse, ya que los resultados no apuntan

. y e . - 729,47
hacia una unica direccion™ "',

Lo que si parece claro es que existe una interaccion entre el tipo de acabado de

superficie y otros factores como la geometria y la longitud del vastago.
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COLLAR

Actualmente, existe un debate acerca de la conveniencia o no de disefiar los vastagos
con una prominencia en la base del cuello denominada collar. En un fémur normal, las cargas
mas elevadas se registran en la region del calcar y van disminuyendo de proximal a distal.
Tras la colocacion de una proétesis endofemoral, se observan grandes cambios en la
distribucion de las cargas, disminuyendo éstas sobre el cdlcar y aumentando en la diéfisis. En
teoria, el collar disminuye las cargas sobre el cemento y el vastago, distribuyéndolas sobre el
calcar y disminuyendo el micromovimiento del véastago. Ademas su presencia facilita una

eventual extraccion.

Es obvio que las cargas se modifican con la presencia de un collar, pero estos efectos
son altamente dependientes del disefio del sistema en su conjunto. La experiencia clinica ha
demostrado que los vastagos sin collar, cuando se disefian correctamente no ejercen efectos
negativos en la longevidad de los implantes, de hecho, los disefios conicos, que requieren una
subsidencia controlada, no presentan collar. Los dos tipos de implantes han sido exitosos a

largo plazo.

Podriamos concluir que existen dos disefios basicos para lograr la fijacion del vastago
al hueso receptor: el anclaje por la forma y el anclaje por deslizamiento. En el primer caso,
los vastagos presentan collar y/o alerones, no migran y pueden ser relativamente rugosos;
proporcionan estabilidad sin hundimiento. En el segundo, los véstagos son conicos, no
presentan collar ni alerones y su superficie ha de ser altamente pulida, otorgan estabilidad
con un hundimiento controlado del vastago en el cemento.

Examinando la bibliografia se puede concluir que ambas filosofias pueden ser

exitosas.

Se ha aprendido mucho en los ultimos cuarenta afios, pero aun queda un largo camino
por recorrer. Existe una compleja interaccion entre biomecanica, geometria y acabado de
superficie, la cual no hemos sido capaces aun de desentrafiar; baste como ejemplo que en el

afio 2000 se usaban 13 clases diferentes de protesis cementadas'.

Se han comunicado excelentes resultados con diferentes disefios de protesis
cementadas (Charnley, Exeter, Lubinus, Titan, Biofit, ITH, Spectron, etc) las cuales muestran
una supervivencia media de mas del 90% en un seguimiento medio de 10 afios'. En la

literatura médica, el sistema que ha sido documentado de manera mas detallada y a mas largo
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plazo, ha sido el vastago cementado Charnley. Sin embargo, dadas las grandes diferencias en
cuanto al disefio de los diferentes estudios, es dificultosa la comparacion de resultados; pero
en cualquier caso supera el 90% de supervivencia a 10 afios. A modo de ejemplo citar el
estudio de Callaghan de 300 artroplastias Charnley: tras un seguimiento de al menos 25 afos,
51 pacientes seguian con vida. En estos pacientes, la prevalencia de revision por aflojamiento

femoral habia sido del 7% .

Por eso, clasicamente se ha considerado a este disefio como el “modelo de referencia”
o0 “patrén oro”. Sin embargo, los continuos avances en bioingenieria traeran sin duda nuevos
disefios en la busqueda de una protesis que se asemeje lo mas posible al hueso que trata de

sustituir.

2.2.2 CABEZA FEMORAL

Desde la aparicion de la artroplastia de cadera tal como la conocemos, se han
utilizado cabezas de 32, 28, 26 y 22 mm de didmetro. El primer disefio de Charnley
presentaba una cabeza femoral de 7/8 de pulgada o 22,225 mm., lo que permitia un arco de
movilidad de s6lo 90°, que pudo aumentarse hasta 106° con una cabeza de 32 mm. Ademas
de un menor rango de movimiento, el margen de error permisible al posicionar los
componentes es menor cuando estd disminuido el arco de movilidad y una cabeza pequefia
requiere menores desplazamientos para luxarse. Sin embargo, a pesar de que las cabezas de
32 mm aportan mayor estabilidad, ocasionan mayor desgaste volumétrico a expensas de una
mayor friccion; mientras que las cabezas de 22 mm presentan una tasa alta de desgaste lineal.
El tamafio 6ptimo para las cabezas parece ser 28 mm, presentando la menor cantidad y tasa
de desgaste lineal, atribuyéndose actualmente el mejor compromiso entre estabilidad y
friccion' ",

De acuerdo a lo anteriormente expuesto, Livermore''®, en un estudio de 385 protesis
de cadera con un seguimiento minimo de 9,5 afos, hallo la relacion anteriormente expuesta
entre el tamafio de la cabeza femoral y el desgaste volumétrico y lineal.

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 didmetro de la cabeza femoral es de 32 mm en comparacion con las

cabezas de 26 mm y 28 mm®?.

62



Sin embargo, como posteriormente veremos, en las articulaciones metal-metal la
lubricacién es mejor cuanto mayor es el didmetro de la cabeza. Por eso, con los pares metal-
metal, a diferencia de lo que sucede en el par polietileno-metal, una cabeza de mayor

e r ~ 85
diametro realmente produce menores tasas de desgaste que una cabeza mas pequefia™.
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I1I-3. TRIBOLOGIA

La tribologia se define como la ciencia que estudia la interaccion de superficies en
movimiento relativo bajo la aplicacion de una fuerza. Incluye el estudio de la friccion, de la

lubricacién y del desgaste.

11-3.1 COEFICIENTE Y PAR DE FRICCION

Como hemos visto, los avances en las diferentes areas biomédicas, han posibilitado el
incremento de la longevidad prevista de las artroplastias de cadera. Los problemas propios
del inicio del desarrollo de esta técnica quirdrgica, tales como la infeccion o la rotura de los
vastagos, han sido resueltos en su mayor parte. En la actualidad, los principales problemas se
han hecho evidentes al prolongar la vida media de las protesis: desgaste de las superficies de
carga y posterior osteolisis. Todo lo cual se asocia a un aflojamiento de la proétesis y su fallo
mecanico a medio o largo plazo.

El coeficiente y el par de friccion en la artroplastia total de cadera son hoy dia una
cuestion cardinal ya que estan directamente relacionados con lo anteriormente expuesto
porque, como posteriormente veremos, la generacion de particulas de desgaste procedentes
de los componentes protésicos provoca osteolisis.

Cuando dos materiales estan 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 entre los dos materiales y 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 dindmico) porque se
produce una lubricacion entre las superficies que facilita el movimiento. La lubricacion,
como posteriormente veremos, permite reducir el desgaste y también las concentraciones de

carga local.

En la artroplastia total de cadera este coeficiente varia en funcién de los materiales
empleados, acabado de su superficie, temperatura a la que estén expuestos y carga que
soportan. Los distintos coeficientes de friccion entre las distintas superficies se muestran en

la siguiente tabla.
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Tabla 2. Coeficientes de friccion.

Metal-metal 0.15-0.35

Polietileno-acero 0.07-0.12

Polietileno-cromo/cobalto 0.05-0.11

Polietileno-ceramica 0.05

Ceramica-ceramica 0.06

Estos valores estdn 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.

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. Este par de fuerzas se transmite a los componentes de la artroplastia como una

fuerza que tiende a torsionar los componentes protésicos.

Con el objetivo de reducir el nimero de particulas generadas por el desgaste, se estan
desarrollando diferentes pares de friccion. El objetivo de todas las combinaciones es reducir

el desgaste a un nivel que no induzca osteolisis.

PAR POLIETILENO-METAL

Este par de friccion fue introducido por Charnley en su artroplastia total hace mas de
40 afios y desde entonces ha sido el de eleccion y atin hoy sigue siendo el més utilizado®®. El
problema fundamental que plantea a lo largo de los afios es el desgaste, que estd en relacion
con la demanda a la que se somete a la protesis y el diametro de la cabeza. Como hemos visto
en el capitulo anterior, la fuerza de torsion friccional es menor en las cabezas pequefias (22
mm); pero con estas cabezas la carga por unidad de superficie es mayor dada la menor
superficie total de contacto, favoreciendo un mayor desgaste del polietileno. Las cabezas de
28 mm representan un buen equilibrio entre las fuerzas de torsion friccional y una aceptable

conservacion del polietileno'*.
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Como se explico en el capitulo dedicado a los biomateriales, estudios en simulador de
cadera y de seguimiento clinico muestran menos penetracion de la cabeza femoral en el
acetabulo en polietileno hiperenlazado comparado con polietileno convencional y su tasa de
desgaste lineal bidimensional es entre un 65% y un 86% menor que la del polietileno de alto
peso molecular convencional® '** *® Con el polietileno convencional, la tasa de desgaste
oscilaba entre 0.1 y 0.5 mm por afio; con los nuevos polietilenos hiperenlazados, la tasa
media de desgaste se ha reducido a 0,075 mm/afio en estudios in vivo'*

El desgaste volumétrico en simulador de cadera se ha estimado en 55,7 mm?*/afio™.

Se ha estimado que el tamafio de las particulas liberadas oscila entre 0,07 y 6,3 um,
con una media de 0,3 pm®*".

La precision de la medicion del desgaste del polietileno estd obstaculizada por un
fenémeno de “asentamiento” durante los dos primeros afos tras la implantacion, cuando el
ritmo de penetracion de la cabeza femoral es elevado; posteriormente dicho ritmo revierte a
una fase de desgaste estabilizado®'.

El desgaste del polietileno y su relacion con la osteolisis y aflojamiento protésico es
un tema actual, pues como se refiere anteriormente, es el principal factor que limita la
estabilidad del implante a largo plazo. La capacidad “in vitro” para activar los macrofagos y
por tanto la capacidad de inducir reabsorcion Osea periprotésica de estas particulas es dosis
dependiente, aunque también depende del tamaio y la forma de las particulas. Todo esto sera
estudiado con mas detalle en el siguiente capitulo.

Los esfuerzos de investigacion en la mejora de este material y nuevos métodos de

procesamiento, auguran un futuro nada desdefiable al par polietileno-metal.

PAR POLIETILENO-CERAMICA

El uso de superficies de contacto polietileno-ceramica, en concreto alimina,
disminuye el desgaste a 0.025-0,075 mm por afio y minimiza, por tanto, la aparicion de
fendmenos de osteolisis. En un estudio de seguimiento a 21 afios se estimo la tasa media de
desgaste en 0,034 mm/afio para una protesis tipo Charnley con cabeza femoral de 32 mm'”®.

El desgaste volumétrico en simulador de cadera se ha estimado en 17,1 mm®/afio®.

Sin embargo, como vimos al hablar de los biomateriales, diferente estudios*!” 1%

demuestran que las cabezas de circonio se asocian a una tasa de desgaste del polietileno
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mayor que las de alimina, debido a que se producen cambios en la estructura cristalina del

circonio que provocan aumento del desgaste a largo plazo.

PAR CERAMICA-CERAMICA

En 1971, Boutin introduce el uso del par ceramica-ceramica en la artroplastia total de
cadera, par que ha demostrado tener unas excelentes caracteristicas de biocompatibilidad y
desgaste.

Las articulaciones de ceramica-ceramica han demostrado hasta la fecha las tasas de
desgaste in vivo mas reducidas frente a cualquier otro tipo de combinacion®. Las ceramicas
tienen dos propiedades importantes que las convierten en un material extraordinario respecto
a la friccion y el desgaste. En primer lugar, las ceramicas son hidrofilicas, lo que permite un
mejor humedecimiento de su superficie. Esto asegura que la capa de liquido sinovial se
distribuya de forma uniforme sobre toda la superficie de carga. En segundo lugar, la ceramica
tiene mayor dureza que el metal y puede pulirse con mucha menor rugosidad de superficie.
Aunque su mayor hidrofilia produce una capa de fluido que es ligeramente mas delgada que
la de las articulaciones metal-metal, esto se compensa por el reducido tamafio de las
asperezas de su superficie. En conjunto, el resultado es un menor coeficiente de friccion. Esta
combinacion de materiales es lo mas cercano a conseguir una auténtica lubricacion por capa
de fluido. No obstante y debido a la dureza de las ceramicas, las caracteristicas de desgaste
son sensibles a variables de disefio, fabricacion e implantacion. Se han observado también
casos con un desgaste acelerado, generalmente asociado con una colocacidon subdptima de los
implantes™'.

Los materiales de cerdmica podrian tener una mejor biocompatibilidad que las
aleaciones metalicas, pero el tamafio relativo, la forma, el numero, la reactividad y la
distribucion (local o sistémica) de las particulas de desgaste respectivas, no han sido
determinados por completo. Hatton y cols. publicaron una distribucion bimodal del tamafio
de las particulas aisladas de los tejidos que rodean a las protesis cerdmica-cerdmica
fracasadas. Hallaron una gran cantidad de particulas de entre 5 y 90 nm (media, 24 nm) pero
también particulas mayores de entre 0,05 y 3.2 um, lo que sugiere dos diferentes mecanismos
de produccion; el primero ocurriria bajo las normales condiciones de una articulacion y el
segundo, por microseparacion en presencia de fracturas intergranulares™.

Los residuos de ceramica pueden no ser bioinertes como inicialmente se supuso pues

se ha descrito osteolisis en algunos pacientes con una articulacion ceramica-ceramica como
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reaccion a cuerpo extrafio. Algunos estudios han demostrado reacciones inflamatorias y
citotoxicas a nivel celular, pero su relacion con el material, tamafo y numero de las
particulas continia siendo incierta®. En cualquier caso, parece ser que en las protesis que
funcionan bien se produce menor reaccion inflamatoria que en los pares metal-metal y metal-
polietileno. La toxicidad por iones no es una cuestion que se plantee en el caso de las
ceramicas debido a su elevada resistencia a la corrosion.

El desgaste en el par alimina/alimina es un proceso multifactorial donde la calidad
del material, el disefio del componente y la técnica quirurgica son todos factores importantes.
Un fallo en cualquiera de ellos podria conducir a un fracaso.

El desgaste por afio de las superficies de friccion cerdmica-ceramica es inferior a
0,005 mm por afio®.

El desgaste volumétrico en simulador de cadera se ha estimado en 0,004 mm?*/afio, lo

que supone entre 2000 y 4000 veces menor que el par polietileno-metal®.

PAR METAL-METAL

McKee extendié su uso hacia 1960, aunque fue abandonado progresivamente a lo
largo de los afios debido al aflojamiento precoz de las protesis con este par. En la actualidad
se ha reconocido que esas tasas de aflojamiento eran debidas mas bien al disefio del implante,
a un proceso de fabricacion deficiente y a la técnica quirargica. Posteriormente, en 1988
Miiller y Weber reintrodujeron el par metal-metal como aleaciéon de cromo-cobalto
(Metasul®) en versiones cementadas y no cementadas.

El didmetro de la cabeza femoral, la topografia de las superficies (a niveles
microscopicos) y la lubricacion, son factores que influyen sobre el desgaste del par metal-
metal en mucha mayor medida que en el par polietileno-metal. Como se apunt6 en el capitulo
de disefio de los componentes, la lubricacién se fomenta fabricando la cabeza femoral tan
grande como sea posible en la practica ya que esto aumenta la velocidad de deslizamiento y
atrae mas fluido hacia la articulacion. Por eso, con los pares metal-metal, a diferencia de lo
que sucede en el par polietileno-metal, una cabeza de mayor didmetro realmente produce
menores tasas de desgaste que una cabeza mas pequena.

En los pares metal-metal se aplican los mismos principios de friccién y lubricacion
que para las articulaciones cerdmica-ceramica, pero parece ser que ademds estas
articulaciones metal-metal tienen la capacidad de “autorrepararse” ya que con el movimiento,
se pulen los arafiazos de la superficie causados por un eventual tercer cuerpo'>” '’

Los estudios in vitro con simuladores de cadera han mostrado una marcada reduccion
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(mas de 200 veces) de las tasas de desgaste volumétrico en comparacion con las
articulaciones de polietileno®. En consecuencia, ha surgido un renovado interés hacia este
par articular. Con mas de una década de experiencia, los resultados clinicos han sido
generalmente buenos. Sieber y cols. '’ estudiaron 118 componentes retirados en los que la
tasa de desgaste volumétrico tras el periodo de rodaje (a partir de tercer afio) fue estimada en
0,3 mm?/afio, lo que condujo a la conclusion de que estas articulaciones tienen una tasa de
desgaste mas de 100 veces menor que las articulaciones convencionales de polietileno-metal.

Se conoce poco acerca de las tasa de produccion de particulas metalicas in vivo o de
su diseminacion sistémica. En base a la informacion sobre las tasas de desgaste volumétrico
y el tamafio de las particulas, se ha estimado que cada afio se producen entre 6,7x 10'? y 2,5x
10" particulas, lo que supone entre 13 y 500 veces el numero de particulas de polietileno
producidas anualmente®. Sin embargo, la reaccién tisular local alrededor de una protesis
metal-metal es inferior a la existente alrededor de una prétesis metal-polietileno. Se han
propuesto varias hip6tesis para explicar esta discrepancia. Una teoria sostiene que puesto que
las particulas metélicas son considerablemente mas pequefias que las de polietileno, (su
tamafio oscila entre 20 y 80 nm) los histiocitos pueden almacenar un mayor ntimero de
particulas metalicas; por tanto, el nimero total de histiocitos necesarios para almacenar estas
particulas es menor. Otra explicacion, es que las particulas de muy pequefio tamafio pueden
penetrar en los macrofagos por picnocitosis en lugar de por fagocitosis, lo que puede alterar
la respuesta celular.

L85 han demostrado la

En cuanto a la diseminacién sistémica, diversos estudios’
presencia de particulas metélicas en los ganglios linfaticos, el higado y el bazo. En sujetos sin
un implante metalico, los niveles de cromo y cobalto en el suero y la orina son indetectables,
mientras que en los pacientes con articulaciones metal-metal los niveles de iones metalicos
en eritrocitos, suero y orina estin elevados’. Desafortunadamente, la importancia
toxicologica de estas elevaciones de metales aun no ha sido establecida. Asimismo, en un
pequetio porcentaje de pacientes susceptibles puede desarrollarse una hipersensibilidad
retardada.

Tedricamente existe un mayor riesgo de cancer con las articulaciones metal-metal.
Los datos clinicos tomados en conjunto no han indicado tal aumento de riesgo, pero la
mayoria de los pacientes incluidos en los estudios que presentaban esos datos fueron

. . ~ 85 . .. ,
seguidos durante menos de diez afios™". Por lo tanto, es necesario un seguimiento mas largo

de grupos mas amplios para valorar mejor el riesgo de cancer con cualquier tipo de implante.
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Como hemos visto antes, la respuesta bioldgica a las particulas de polietileno
desprendidas de las superficies de carga se considera que es la causa de osteolisis
periprotésica y aflojamiento aséptico. Como resultado de esto, ha habido un gran interés en
desarrollar polietilenos con mejores caracteristicas de desgaste, asi como un renovado interés
en pares alternativos. Estas alternativas han demostrado menor friccion y mas bajos valores
de desgaste que las superficies de carga de metal sobre polietileno, tanto en la clinica como
en laboratorio. Los resultados clinicos, aunque solamente a corto y medio plazo, han sido
alentadores. Pares de friccion con menores indices de desgaste y menor formacion de
particulas, pueden mejorar la supervivencia de las artroplastias haciendo decrecer la
osteolisis periprotésica, especialmente en pacientes mas jovenes con altas demandas de
actividad. Es necesario un seguimiento minucioso para demostrar una relacion riesgo-

beneficio favorable basada en la reduccion de las intervenciones de revision.

70



I1-3.2 DESGASTE

El desgaste es la pérdida de material, con la consiguiente generacion de particulas,
como resultado del movimiento relativo entre dos superficies en contacto sometidas a una
carga. Como posteriormente se verd, estas particulas de desgaste en el entorno bioldgico
articular, inducen una respuesta inflamatoria que libera sustancias capaces de inducir la
reabsorcion Osea con la subsiguiente pérdida de hueso periprotésico y fallo clinico de la
protesis. Asi, el desgaste de los componentes de la artroplastia limita su vida funcional, y en
definitiva, es causa del fallo clinico.

La formacion de las diferentes particulas de desgaste esta condicionada por diversos
factores:

1. Debidos al paciente: En estudios de seguimiento sobre pacientes jovenes se ha
demostrado una relacion entre la edad del paciente y la magnitud del desgaste; y es que en un
paciente joven y activo la demanda sobre el implante es mas intensa en funcion de su mayor
actividad fisica; ademas la esperanza de vida es mayor y por lo tanto, la cifra de ciclos de
carga también es mayor.

2. Debidos a la técnica quirurgica: La colocacion del cotilo muy verticalmente puede
producir una friccion excéntrica responsable de una mayor produccion de particulas de
desgaste, asi como la colocacion del vastago en excesivo varo o valgo, pérdidas de voladizo
femoral, mala cementacion y roce entre el cuello protésico y el componente acetabular. De
hecho, se considera que los posibles errores en la técnica quirtrgica son el factor mas
importante que limita la supervivencia de una artroplastia®® ',

3. Debidos a los componentes: Como hemos visto previamente, diversas variables tienen
influencia en las tasas de desgaste, tales como el par de friccion, el tamafio de la cabeza

femoral, el disefio de los componentes, calidad y manufactura de los materiales, etc.

En los sistemas mecanico-biologicos complejos como es la artroplastia total de
cadera, se pueden producir tres tipos primarios de desgaste:

Abrasivo: por el que areas dafiadas de la superficie del material mas duro producen
surcos en el material mas blando.

Adhesivo: por el que el material méas blando es transferido como una pelicula fina a
la superficie del mas duro. El caso tipico es el polietileno que es arrastrado de la superficie

formando fibrillas.
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Por fatiga: mediante el que la carga repetida produce fisuras y particulas bajo la
superficie o da lugar a la formacion de laminas de material que posteriormente se desprenden

y se separan de la superficie.

En las artroplastias totales de cadera los principales mecanismos de desgaste son el
abrasivo y el adhesivo. Sin embargo, en la artroplastia de rodilla el principal mecanismo es
por fatiga.

La lubricacion tiene una gran influencia sobre la magnitud del desgaste abrasivo y
especialmente sobre el adhesivo. Como se apunt6d al hablar de los pares de friccion, el
comportamiento tribologico de una articulacion depende de la capa de fluido que recubre sus
superficies. Para reducir la friccion y el desgaste es deseable una elevada relacion de grosor
entre la capa de fluido y la rugosidad de la superficie, esta relacion es lo que se denomina
cociente A. Un cociente A menor o igual a la unidad describe la lubricacion limite. A medida
que aumenta el cociente A, la friccion se reduce, alcanzandose un estado de lubricacion
mixta. Un valor mayor de 3 representa la llamada lubricacion por capa de fluido. La
lubricaciéon por capa de fluido separa por completo las superficies de carga. Esta situacion
tiene lugar cuando la capa lubricante es mas gruesa que la altura de las asperezas de las
superficies de contacto. En esta situacion, la carga es soportada por el fluido y el desgaste de
los materiales se reduce al minimo. La lubricacion mixta separa las superficies solo de forma
parcial y estd representada por un coeficiente A entre 1 y 3. Para una carga y velocidad de
deslizamiento determinadas, el grosor de la capa de fluido depende de las propiedades del
fluido, de los materiales en contacto, de la macrogeometria de las superficies y del acabado

de la superficie™.

Las condiciones bajo las cuales estaba funcionando el sistema cuando se produjo el
- 126 ; ,
desgaste se denominan “modos de desgaste” ; las particulas de desgaste se generan seglin 4

mecanismos fundamentales:

Modo I: Es el resultado del movimiento entre si de dos superficies de friccion
primarias disefiadas par ello.

Modo II: Hace referencia a la situacion en que una superficie de friccion primaria se
mueve contra una superficie secundaria no disefiada para entrar en contacto con la primera.
Esta modalidad de desgaste generalmente se produce tras un desgaste excesivo en modo uno.
Un ejemplo de esto seria cuando un componente femoral penetra a través del polietileno de

un componente acetabular y comienza a articularse con la cipula metalica.
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Modo III: Se refiere a la condicion en que dos superficies primarias se mueven una
contra la otra pero con particulas de tercer cuerpo interpuestas. En el modo tres las particulas
producen una agresion directa de una o ambas superficies de friccion. Esto se conoce como
desgaste de tercer cuerpo.

Modo IV: Hace referencia al frotamiento entre dos superficies secundarias. Como
ejemplo se puede citar el desgaste originado cuando existe friccion entre un cuello modular y

componentes extraarticulares.
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I1-4. REMODELADO OSEO Y OSTEOLISIS

Tras la colocacion de una proétesis de cadera, el hueso, como tejido vivo que es, va a
reaccionar ante los cambios provocados. Basicamente, el hueso va a tratar de adaptarse en
dos aspectos: a nivel biomecanico, sucede un cambio en la distribucion de las fuerzas
aplicadas sobre la articulacion de la cadera y a nivel inmunitario el tejido 6seo se enfrenta a
unos materiales totalmente extrafios. Antes de estudiar ambos fendémenos veamos como

funciona el tejido dseo.

II-4.1 EL TEJIDO OSEO

COMPOSICION Y ESTRUCTURA DEL HUESO

El esqueleto ofrece un armazoén rigido al organismo, actia como punto de fijacion de
los musculos, protege los organos vitales y alberga la médula 6sea. Contiene el 99% del
calcio y el fosforo corporal total, por lo que supone un gran reservorio de estos iones y
desempefia un papel importante en la conservacion de la homeostasia del calcio y del fosforo.

El hueso consta de una matriz coldgena extracelular, compuesta principalmente de
colageno tipo 1, proteoglicanos y proteinas no colagenosas como la fibronectina y la
osteocalcina. La matriz 6sea contiene también factores de crecimiento que, como luego
veremos, desempefian un importante papel regulador en el modelado y el remodelado 6seos;
entre ellos se encuentran los factores transformadores del crecimiento I, II y III, los factores
de crecimiento derivados de las plaquetas, los factores insuliniformes, el factor de
crecimiento endotelial y las proteinas morfogenéticas 6seas. El mineral 6seo se deposita en la
matriz, en principio como fosfato célcico amorfo y luego principalmente en forma de
hidroxiapatita calcica®.

El hueso cortical, que constituye aproximadamente el 80%-90% del esqueleto, se
encuentra principalmente en las diafisis de los huesos largos y en las superficies de los hue-
sos planos. Su porosidad oscila entre el 5 y el 10% y estd formado por hueso compacto
depositado de forma concéntrica alrededor de canales centrales llamados conductos de
Havers, que contienen sangre, vasos linfaticos, nervios y tejido conjuntivo. El hueso trabecu-
lar o esponjoso se encuentra principalmente en los extremos de los huesos largos, en las
vértebras y en las partes internas de los huesos planos. Consta de puentes interconectados
entre los que se encuentra la médula hematopoyética o grasa y presenta una porosidad que

oscila entre el 50 y el 90%. El hueso trabecular es mucho mds sensible a las influencias
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metabolicas, por lo que las afecciones que provocan una pérdida rapida de hueso, tienden a
afectar al hueso trabecular con més rapidez que al cortical'™.

En el esqueleto humano adulto, las fibras de coldgeno adoptan una orientacion
preferencial, lo que origina la formaciéon de ldminas 6seas. En el hueso esponjoso, las
laminas se disponen en paralelo, mientras que en el hueso cortical tienen una disposicion

concéntrica.

CELULAS OSEAS

Los tres tipos célulares principales del hueso son los osteoclastos, los osteoblastos y
los osteocitos. Sin embargo, otros tipos celulares del microambiente 6seo desempeian
también un papel vital en la produccion de las células ostedgenas y en la regulacion del

remodelado 0seo.

Los osteoblastos.

Provienen de las células madre pluripotenciales del estroma, derivadas de la médula
6sea. Son responsables de la formacion y la mineralizacion posterior de la matriz 6sea, y
sintetizan factores de crecimiento que secretan al interior de la matriz 6sea. Los osteoblastos
desempefian también un papel importante en la diferenciacion y la actividad de los
osteoclastos. Cuando intervienen activamente en la formacion o0sea, los osteoblastos tienen el
aspecto de células cuboideas grandes en intima yuxtaposicion sobre el osteoide recién
formado; no se ha definido con claridad su destino posterior, aunque algunos quedan
enterrados en el hueso mineralizado convirtiéndose en osteocitos, mientras que otros se

convierten en células de recubrimiento® 7.

Los osteoclastos.

Son células grandes multinucleadas (hasta 50 ntcleos) derivadas de precursores
hematopoyéticos de la estirpe de los monocitos-macrofagos, y son responsables de la
resorcion del hueso. Se forman por la fusion de células mononucleares y se caracterizan por
la presencia de un borde festoneado. Durante el proceso de resorcion, una bomba de protones
bombea iones hidrogeno generados por la anhidrasa carbonica II a través del borde
festoneado para disolver el mineral del hueso. Luego liberan enzimas lisosomales para

degradar la matriz 6sea. La fijacion de los osteoclastos al hueso mineralizado forma parte
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esencial del proceso de resorcion, y esta mediada por unas moléculas de adherencia llamadas
integrinas. Para la actividad normal del osteoclasto son esenciales los protooncogenes SRC y
FOS, como lo demuestra el desarrollo de osteopetrosis en ratones transgénicos cuando falta

b4 . 4,75
la expresion de cualquiera de estos oncogenes™ .

Los osteocitos.

Al menos el 90% de las células de un esqueleto maduro son osteocitos™. Son células
aplanadas pequefias situadas en el interior de la matriz 6sea, comunicadas entre si y con las
células de recubrimiento en la superficie 6sea mediante una red canalicular que contiene el
liquido extracelular 6seo. En el hueso cortical se disponen circularmente alrededor de las
laminas dseas concéntricas, mientras que en el hueso esponjoso laminar se disponen paralela-
mente al eje de las fibras de coldgeno. Se cree que los osteocitos desempefian un papel
importante en la respuesta ostedgena a los estimulos mecanicos, "captando" las tensiones
fisicas e iniciando una respuesta adecuada de modelado o remodelado mediante la
produccion de una cascada de mensajeros quimicos, entre los que se encuentran la glucosa-6-

fosfato deshidrogenasa, el 6xido nitrico, las prostaglandinas y los factores de crecimiento * .

FISIOPATOLOGIA DE LA PERDIDA OSEA

En el plano celular son dos los mecanismos basicos de la pérdida Osea.
Cuantitativamente, el mdas importante es el aumento de la frecuencia de activacion
(incremento del recambio o6seo), cuyo efecto es acrecentar el numero de unidades
remodeladoras en la superficie Osea que experimentan resorcion en un momento
determinado. La zona ocupada por las cavidades de resorcion se denomina espacio de
remodelado.

El otro mecanismo de pérdida Osea, que puede actuar de forma independiente o
conjunta con el aumento de la frecuencia de activacion, es el desequilibrio del remodelado,
en el que la cantidad de hueso formado en las unidades individuales de remodelado 6seo es
menor que la reabsorbida a causa de un incremento de la profundidad de la erosion, de una
reduccion de la cantidad formada o de ambas circunstancias'®.

La pérdida 6sea menopdusica se asocia tanto a un aumento de la frecuencia de activa-
cion como a un desequilibrio del remodelado®. El primero parece ser consecuencia directa de
la deficiencia de estrogenos, ya que muestra una estrecha relacion temporal con la retirada de

estrogenos y responde con rapidez a la reposicion estrogénica. El balance negativo del
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remodelado, que es una caracteristica de la pérdida 6sea relacionada con la edad tanto en los
varones como en las mujeres, no esta tan claramente relacionado con el estado estrogénico.
Los datos histomorfométricos en las mujeres con osteoporosis posmenopdusica
aportan pruebas de una sorprendente heterogeneidad en los indices de recambio 6seo. Es
probable que varios factores contribuyan a la amplia gama de cambios observados, entre
ellos la variancia de la medicion, la heterogeneidad esquelética, la intermitencia de los
cambios del recambio dseo y las diferencias en la seleccion de pacientes. Ademas, los cam-
bios del recambio 6seo tras la menopausia pueden ser secuenciales, con un gran recambio en
las primeras etapas de la menopausia que disminuye en afios posteriores. En estos pacientes
es mucho maés constante el hallazgo de una disminucion de la anchura de la pared en
comparacion con sujetos de control de la misma edad y sexo, lo que indica una menor
formacion osea en el plano celular. Se desconoce si este hecho refleja un defecto especifico
del osteoblasto en la osteoporosis posmenopausica. Otra explicacion podria ser que el menor
tamafio de las unidades estructurales dseas se asocia a una masa 6sea maxima menor y, por
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ello, a una predisposicion a la osteoporosis .

CAMBIOS DE LA MASA OSEA DURANTE LA VIDA

Durante la infancia y la adolescencia se produce un rapido crecimiento esquelético
lineal y aposicional, de los que el primero alcanza un maximo en la segunda mitad de la
segunda década de la vida. Luego sigue aumentando la masa 6sea mediante crecimiento
aposicional, y la masa 6sea maxima se alcanza durante la tercera década de la vida. La
pérdida dsea relacionada con la edad probablemente se inicie durante la cuarta década y
contintie a lo largo de toda la vida; es distinta segtn el sexo, acelerandose en las mujeres
durante los afios que circundan a la menopausia. La velocidad y el comienzo de la pérdida
Osea también varian segun el lugar del esqueleto, superando las pérdidas de hueso esponjoso
a las de hueso cortical®.

En las mujeres perimenopausicas, la disminucion de masa 6sea ocurre a razon de 2%
a 3% por afio en los primeros 5 afios; luego continta alrededor de 1%. En conjunto se estima
que las mujeres pierden durante toda la vida alrededor del 40-50% de la masa dsea trabecular
y del 35% de la cortical; mientras, en los hombres la tasa de pérdida es bastante menor; al
llegar a los 80 afios, han perdido cerca de 25%. Aparentemente, segun las investigaciones
realizadas, la deficiencia estrogénica es la principal causa de esta diversidad'®"'**.

La masa 6sea maxima alcanzada es un importante determinante de la masa Osea

posterior y del riesgo de fracturas®. Expresada en forma de densidad 6sea de area, el pico de
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masa 6sea maxima en los varones es mayor que en las mujeres, aunque estas diferencias se
reducen, o incluso se invierten, si la masa Osea se expresa como densidad 6sea volumétrica.
También se producen diferencias raciales notables de la masa dsea maxima, con unos valores
en los estadounidenses de raza negra mayores que los de los caucésicos, y unos valores
minimos en los asiaticos y los japoneses. S6lo se conocen parcialmente los factores que
determinan la masa 6sea maxima. Las influencias genéticas son claramente importantes,
como demuestran las diferencias raciales de la masa 6sea y la mayor concordancia de la masa
Osea en los gemelos monocigodticos que en los dicigoéticos. Es probable que parte de este
efecto est¢ mediado por el tamafio del esqueleto, pero también hay pruebas de que los
polimorfismos del gen del receptor de vitamina D y de otros genes pueden influir sobre la
masa Osea’. Otros factores que influyen en la masa 6sea méaxima son la nutricion

(especialmente la ingesta dietética de calcio), la actividad fisica y el estado gonadal.
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II-4.2 REMODELADO OSEO

DEFINICION

El remodelado es un proceso continuo mediante el cual se renueva el tejido Oseo.
Sucede tanto en el hueso cortical como en el esponjoso y se produce, como ya hemos visto,
en puntos separados de la superficie 6sea, denominados “unidades remodeladoras de hueso”.
Este proceso consiste en la eliminacion por los osteoclastos de una porcion de hueso
mineralizado, seguida de la sintesis y la mineralizacion de osteoide por los osteoblastos en la
cavidad asi creada. Los factores locales liberados de la matriz 6sea durante la fase resortiva
pueden ser responsables de la atraccion quimiotactica de los precursores de los osteoblastos
al lugar del remodelado, mientras que se cree que los factores de crecimiento liberados por
los osteoblastos vecinos estimulan la proliferacion y la diferenciacion de estas células. En
circunstancias normales, las cantidades de hueso reabsorbido y formado en unidades de
remodelado individuales son cuantitativamente similares por lo que existe un equilibrio. El
hueso recién formado, que representa la etapa final del proceso de remodelado, se conoce
como unidad estructural 6sea u osteona; el tiempo que tarda en completarse una unidad
estructural 6sea en el esqueleto humano adulto es de aproximadamente 3-6 meses. Estas
unidades renuevan, en su conjunto, al cabo de un ano un 3-4% del hueso cortical y un 25-
30% del trabecular® .

En el caso concreto de una artroplastia, el proceso de remodelacion 6sea se modifica
cuando una parte del hueso es reemplazada por un implante de caracteristicas mecanicas
diferentes. Las tensiones internas y externas del hueso cambian y el tejido 6seo se comporta
como un material “inteligente”: las densidades y orientaciones aparecen en los niveles
requeridos por las demandas mecanicas, adaptandose a los cambios de éstas. Esta capacidad
adaptativa fue expuesta por primera vez en 1870 en la llamada “Ley de Wolff” o de la
adaptacién funcional del sistema 0se0®. 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 a las caracteristicas del hueso

receptor.

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

mecanismo de transferencia de cargas:
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Las cargas de la articulacion de la cadera que se transfieren normalmente 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 hueso resultan infranormales en unas zonas y supranormales en
otras; adaptandose el hueso a la nueva situacion. Este hecho se ha denominado remodelado

Oseo adaptativo.

Ya en el clasico trabajo publicado por Engh y cols.” se afirma que la presencia de
puentes Oseos, desde la superficie endostal hacia la superficie metalica del implante, era un
criterio de osteointegracion, y que en areas proximales a la fijacion 6sea y transmision de
cargas se producia atrofia cortical y desmineralizacion 6sea secundaria al puenteo de fuerzas
(stress shielding en la literatura anglosajona). La atrofia del célcar indica ausencia de cargas
a ese nivel y la hipertrofia cortical adyacente a las zonas con puentes dseos se asocia a atrofia

proximal por puenteo de fuerzas.

CONTROL DEL REMODELADO OSEO

Todavia no se conocen perfectamente los mecanismos responsables de la activacion y
control del remodelado 6seo. Sabemos que es un proceso multifactorial en el que se hallan
factores mecanicos, locales y hormonales. El control del remodelado 6seo es complejo y
producto de la interaccion de tensiones mecanicas, hormonas sistémicas, citocinas, prosta-
glandinas y factores de crecimiento de produccion local. Estos ultimos, producidos por
células Oseas o del microambiente dseo, actlian de forma autocrina o paracrina y es probable
que medien, al menos parcialmente, en los efectos de los estimulos mecéanicos y de las
hormonas sistémicas. Ademas de estos factores, en la regulacion del remodelado dseo
intervienen otros mecanismos y mediadores, como las prostaglandinas y las prostaciclinas, el

, . ;L - . . . ’ r r 59, 88
oxido nitrico, radicales libres derivados del oxigeno y el contacto célula a célula™ ™".

Factores mecanicos.

Como ya hemos visto, los estimulos mecéanicos son importantes determinantes del
tamafio, la forma y la microarquitectura de los huesos durante el crecimiento esquelético, y

desempefian después un papel importante en el mantenimiento de la masa d6sea. Es poco
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probable que la distribucion espacial de las unidades de remodelado 6seo sea aleatoria, y las
tensiones mecanicas, transmitidas a las células 6seas, pueden conseguir la activacion de
lugares especificos debido a un efecto piezoeléctrico de la siguiente manera: en el hueso
comprimido se forma un potencial eléctrico que estimula la activacion de los osteoblastos a
través de los osteocitos. Este hecho se conoce desde hace tiempo, ya que R.W. Lente publico
en 1850 en el “New York Journal of Medicine” tres casos de retardo de consolidacion de
fractura curados con una corriente eléctrica. Posteriormente, en 1953, los japoneses Fukada y
Yasuda, demostraron en conejos los efectos piezoeléctricos en el hueso cuando es sometido a

.y , - . 7 171
una presion mecanica o a una corriente eléctrica ! .

Factores locales.

Se ha demostrado que un gran nimero de citoquinas y factores de crecimiento afectan
a las células 6seas. Muchas de estas sustancias tienen varias acciones tanto sobre los
osteoblastos como sobre los osteoclastos y actan de forma interdependiente con otros
factores. Las interleuquinas (IL-1, IL-6, etc.) y los factores de necrosis tumoral (TNF) son
estimuladores potentes de la resorcion Osea. El factor estimulante de colonias de macrofagos
(M-CSF) es esencial para la formacion de osteoclastos, y su ausencia en el raton provoca el
desarrollo de osteopetrosis’. Los factores de crecimiento transformantes (TGF) y los factores
de crecimiento fibroblastico (FGF) son estimuladores potentes de la formacion oOsea; las
proteinas morfogenéticas dseas, que forman parte de la superfamilia de los TGF, poseen la
singular propiedad de estimular la formacion 6sea “de novo” de forma andloga a la
reparacion de las fracturas. Por ejemplo, el TGF-f inhibe la apoptosis osteobléstica y, en
cambio, estimula la de los osteoclastos” .

Entre los factores locales un sistema de citoquinas conocido como
OPG/RANKL/RANK es el mediador de la diferenciacion de los osteoclastos y de su
interaccion con los osteoblastos. Es muy importante en el control de la resorcion del hueso ya
que muchos mecanismos que controlan la resorcion ésea por los osteoclastos, funcionan por
medio de este sistema. El descubrimiento del sistema OPG/RANKL/RANK aporta
muchisima luz no s6lo al conocimiento de la fisiopatologia 6sea, sino que abre una nueva via
de estudio de posibles herramientas terapéuticas en la lucha frente a las enfermedades
Oseas. La comprension de todo este complejo sistema OPG/RANKL/RANK es fundamental
para comprender toda la fisiopatologia dsea pero su completo analisis excede el marco de
nuestro estudio. Vedmoslo brevemente.

La “osteoprotegerina” (OPG) es un nuevo miembro de la superfamilia de los
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receptores del factor de necrosis tumoral (TNF), codificada por un gen situado en el
cromosoma 8q23-24. La OPG se expresa en numerosos tejidos humanos ademas de en el
hueso, en el cual su principal funcidon parece ser la inhibicion de la maduracion de los
osteoclastos y de su activacion, tanto in vivo como in vitro, lo que inhibe la osteolisis.

El RANKL es el ligando de la OPG. Se expresa no sélo en tejido 6seo sino en médula
Osea y tejidos linfaticos. Su principal papel en el hueso es la estimulacion de la diferenciacion
de los osteoclastos, su activacion y la inhibicidon de su apoptosis.

El receptor RANK (Receptor Activador del factor nuclear Kappa-B), se expresa en la
membrana de los osteoclastos maduros. A ¢l se une el RANKL y su activacion desencadena
una sefial en el osteoclasto maduro que le lleva a la diferenciacion y activacion™ *®.

Es un sistema regulador importantisimo del metabolismo dseo, con un equilibrio muy
estrecho entre los procesos de formacion y resorcion. La interaccion entre OPG y su receptor
RANK es fundamental para un correcto desarrollo de la osteoclastogénesis.

Si la regulacion de todo el remodelado 6seo se ve seriamente influenciada por este
sistema, parece logico pensar que muchas de las patologias ¢seas que conocemos puedan
tener en su génesis trastornos en el mismo; y plantearnos la posibilidad de emplear OPG
como una herramienta terapéutica.

Se estan realizando intentos para utilizar OPG como limitante de la progresion de la
osteolisis; por ejemplo, Ulrich-Vinther ha usado con éxito un adenovirus como vector
portador del gen para la OPG en el raton'”’. Recientes estudios han demostrado que los
estrogenos incrementan la produccion de OPG por los osteoblastos y es conocido que en
ratas ovariectomizadas la OPG no sélo previene la pérdida osea sino que incrementa el
volumen Oseo. Se podria estar, pues, ante un tratamiento efectivo y seguro para la
osteoporosis postmenopausica.

Se podria seguir mucho mas alld aun, pues la gran cantidad de estudios que en los
ultimos afios se estan desarrollando en torno al sistema OPG/RANKL/RANK no parecen
querer limitarse a osteoporosis, enfermedad de Paget u otras alteraciones Oseas. La activacion
de los linfocitos T (como tiene lugar por ejemplo en la artritis reumatoide) conlleva un
incremento en la expresion de RANKL, lo cual puede ser la causa de la pérdida osea en la
zona periarticular de la lesiones artriticas inflamatorias. Esta podria ser la explicacion del
balance 6seo negativo que tiene lugar en muchas enfermedades en las que el sistema inmune
juega un papel preponderante, tales como las leucemias, las metdstasis cancerosas o las
enfermedades autoinmunes; casos todos éstos que nos abren una nueva via de estudio mas: la
del papel de los linfocitos T como reguladores del metabolismo 6seo. Todas estas vias de

investigacion parecen situarnos ante uno de los hallazgos més importantes en el campo de la
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biologia y, muy probablemente, ante una linea terapéutica con un futuro prometedor®.

Factores hormonales.

Muchas hormonas sistémicas influyen también en el modelado 6seo durante el
crecimiento, y sobre el remodelado 6seo durante la vida adulta. Entre ellas se encuentran la
paratormona (PTH), la triyodotironina, la hormona de crecimiento, los glucocorticoides, la
1,25-dihidroxivitamina D [1 ,25(OH),Ds] y los esteroides sexuales; para todos los cuales
existen receptores en los osteoblastos.

Hormona Paratiroidea.

Segregada en la glandula paratiroide, en respuesta a la hipocalcemia; la PTH tiene
efectos tanto sobre los osteoclastos como sobre los osteoblastos. /n vitro, la PTH es un
potente estimulador de la resorcion Osea, efecto que parece estar mediado por los osteoblas-
tos a través del contacto directo entre células o mediante la liberacion de mediadores
solubles.

También tiene efectos anabolizantes sobre el hueso, que se cree estan mediados por
factores insuliniformes de crecimiento (IGF) y por el TGF-B*.

Glucocorticoides.

Los glucocorticoides tienen efectos complejos sobre el hueso, que incluyen un
aumento del recambio 6seo, probablemente a consecuencia del hiperparatiroidismo secunda-
rio inducido por la disminucion de la absorcion intestinal del calcio y la vitamina D.
Provocan también una reduccion de la formacion de hueso causada por efectos inhibidores
directos sobre la replicacion y la diferenciacion del osteoblasto”.

Vitamina D.

La 1,25(OH),D; estimula la resorcién dsea in vitro, probablemente al estimular la
diferenciacion de los precursores del osteoclasto y su fusion posterior para formar
osteoclastos maduros. También estimula la sintesis por los osteoblastos de osteocalcina y
fosfatasa alcalina. En los pacientes con raquitismo u osteomalacia, la 1,25(OH),Ds favorece
la mineralizacion del hueso, efecto mediado por el aumento de las concentraciones circu-
lantes de calcio y de fosforo”.

Hormona de crecimiento.

Desempefia un papel importante en el crecimiento esquelético, aumentando el
recambio 6seo con un incremento neto de la masa dsea y del crecimiento periostico por

aposicion, efectos que probablemente estén mediados por los IGF*.
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Triyodotironina.

También aumenta el recambio 6seo, pero con una disminucion neta de la masa 6sea
tanto en el hueso cortical como en el trabecular™.

Calcitonina.

Es una hormona que se produce en las células C de la glandula tiroides e interviene en
el metabolismo del calcio y del fosforo. Especificamente, reduce los niveles sanguineos de
calcio de tres formas: disminuye su absorcion intestinal, incrementa la excrecion de calcio a
través de los rifiones y provoca la inhibicion de la resorcion osteoclastica mediante efectos
tanto sobre los precursores como sobre las células maduras’™ **

Esteroides.

Se ha demostrado la existencia de receptores estrogénicos en células de las estirpes
celulares de osteoblastos y osteoclastos, aunque su concentracion en estos tipos celulares es
relativamente baja. No se han demostrado efectos directos de los estrogenos sobre los
osteoblastos en el género humano, pero se cuenta con muchas pruebas de que los efectos
inducidos por los estrogenos sobre el recambio dseo estan mediados, al menos en parte, por
cambios en la produccion de IL-1, IL-6, TNF-o y factor estimulante de colonias de
macrofagos (M-CSF) por células mononucleares en el microambiente 6seo. En las mujeres,
se ha demostrado un aumento de la produccion de IL-1, GM-CSF y TNF-a por las células
mononucleares de sangre periférica tras la ooforectomia o la menopausia; estos cambios se
contrarrestan mediante la administracion de estrdgenos y muestran una relaciéon temporal
estrecha con los de los marcadores bioquimicos del recambio 6seo. Finalmente, los estudios
in vitro han aportado algunas pruebas de que los estrogenos estimulan la liberacion de IGF-1,
TGF y procolageno I de los osteoblastos™ **.

Leptina.

Es una hormona peptidica de reciente descubrimiento (1994).Tiene su origen en
diversos tejidos, principalmente en el adiposo. Dependiendo de las células blanco, causa
pérdida de grasa, disminucion del apetito u otras funciones. A nivel 0seo es capaz de

aumentar la formacion endostal de hueso y de estimular la expresion de factores

Lo - 88
osteogenicos .
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FACTORES QUE INFLUYEN EN EL REMODELADO PERIPROTESICO

Se ha visto que tras la colocacion de una artroplastia de cadera, no existe un nico
patréon de remodelado. Se ha buscado establecer, mediante radiologia convencional, la
cantidad y la calidad de la resorcion dsea que se produce tras el implante de un véastago
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, de entre los cuales la densitometria se ha mostrado particularmente

efectiva, como posteriormente analizaremos™ ¢” '%°.

Para explicar la atrofia 6sea proximal secundaria a una artroplastia de cadera se ha
trabajado sobre la hipdtesis de un proceso de remodelacion-adaptacion del hueso ante la
anomala transferencia de la carga mecanica, de acuerdo a los principios de la ley de Wolff,

como se explico anteriormente.

Con el objeto de determinar que elementos condicionan este remodelado, se han
evaluado tanto factores mecéanicos, que implican al propio implante, como bioldgicos

relacionados con el hueso receptor.

Sexo.

Respecto a la posible influencia que puede ocasionar el sexo de los pacientes sobre el

remodelado periprotésico, hay autores'>® '**-

que refieren mayor pérdida de densidad
mineral dsea en mujeres, sobre todo en el area 7 de Gruen, a pesar de partir de tasas idénticas

respecto a varones en el preoperatorio.

Como ejemplo, citar un estudio prospectivo a 5 afnos usando la DEXA, en el que se

encontrd un descenso medio en la densidad 6sea del 5% en hombres y del 16% en mujeres'™.

La explicacion a este hecho se cree que es debido a que el hueso postmenopausico
presenta una osteopenia por desequilibrio biologico entre resorcion y formacion que afecta
fundamentalmente al hueso esponjoso, y se cree que el remodelado precoz tras la colocacion
de una endoproétesis en mujeres, asociado al reposo relativo por la descarga parcial inicial,
puede acentuar localmente y de modo temporal este desequilibrio, en especial en la zona

trocantérea, rica en hueso trabecular.
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También, a consecuencia de la mayor pérdida 6sea perimenopdusica, las mujeres
tienen fémures menos rigidos que pueden promover una fijacion ligeramente mas distal del

. , . 188
implante y favorecer asi una atrofia proximal™.

Capital 6seo inicial.

La calidad del hueso en cuanto a densidad, rigidez y reactividad son factores
dependientes del paciente que influyen en el proceso de remodelacion. En multiples

estudios35’ 140, 141, 180

se ha observado que la densidad mineral 6sea (DMO) preoperatoria se
correlaciona con los cambios en la masa 6sea periprotésica, de manera que cuanto mas baja

es la DMO preoperatoria, mayor es la pérdida postoperatoria.

Estos estudios afirman que pacientes con distinto contenido mineral dseo tendran
diferente proporcion de pérdida dsea tras la implantacion de la protesis. La hipotesis acerca
de distintos patrones de remodelacion se explica por el puenteo de fuerzas entre la rigidez del
implante y la rigidez del fémur, que es proporcional a la cantidad y distribucién del hueso
cortical. En un hueso con mayor DMO, habra menor puenteo de fuerzas porque los modulos

de elasticidad seran mas parecidos y, en principio, la calidad dsea serd mejor.

Edad.

En la bibliografia consultada, no se ha encontrado ningin grupo de edad que, tomado
como factor aislado, acuse significativamente una mayor pérdida de densidad de masa 6sea
tras la proteizacion'*" '®; tanto en estudios longitudinales como trasversales. Aunque bien es

cierto que, en general, a mayor edad, menor densidad mineral 6sea preoperatoria.

Implante.

Como ya hemos visto, las caracteristicas propias de cada implante alteran
notablemente el patron de transferencia de las cargas al fémur, afectando de manera capital al
remodelado adaptativo y siendo el implante el factor mas importante en este proceso.

Décadas de investigacion en el campo de la metalurgia, estudios con simuladores de cadera,
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ensayos clinicos y registros de datos de artroplastias, han aportado informaciéon que nos

ayuda a comprender el porqué del fracaso de los implantes.

Material.

Se ha establecido el papel que juega el material en la rigidez del implante. Tanto en la
clinica como mediante el analisis de modelos de elementos finitos® '** los véstagos de
titanio muestran una notable reduccion del puenteo de fuerzas a nivel de fémur proximal
respecto a implantes de cromo-cobalto. Hughes’ comparé dos vastagos no cementados con
idéntico disefio pero fabricados unos con titanio y otros con cromo-cobalto. Usando la DEXA
encontrd diferencias significativas unicamente en calcar, donde los vastagos de cromo-

cobalto tuvieron un 19% de mayor pérdida de densidad de masa 6sea que los de titanio.

Asi, las aleaciones de cromo-cobalto, cuyo modulo de elasticidad es de 210 GPa, muy
por encima de la elasticidad del hueso sano, hacen que los vastagos sean muy rigidos. Esta
rigidez condiciona que el implante lleve a cabo la transmisién de cargas en zonas de hueso
con mayor rigidez, habitualmente ya en cortical diafisaria, lo que determina una fijacion 6sea
distal y una atrofia proximal por puenteo de fuerzas. Los implantes de titanio, con modulo de
elasticidad en torno a 110 GPa, y rigidez mas parecida al hueso, tienen mayor elasticidad y
por ello consiguen realizar la transmision de cargas en hueso metafisario. Pero estos vastagos
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. Por eso, como ya se apunt6 en el capitulo tres, no se aconseja
el uso de titanio en protesis cementadas ya que si se desestabiliza la fijacion, se ocasionan

: : -, 76, 176
severos problemas de metalosis por liberacion de este metal™ " ".

Tamaifo.

En cuanto al tamafio del implante, los vastagos mas voluminosos se han asociado a
una fijacion diafisaria y a una mayor atrofia proximal'>*; ya Engh, en la década de los 80,
demostrd la existencia de mayor reabsorcion proximal con véstagos mayores de 13,5 mm de
didmetro junto a un incremento de la densidad de masa 6sea en el drea 4 de Gruen, expresion
de una hipertrofia cortical por el aumento en esta zona de las solicitaciones mecanicas

sucediendo por tanto, una desfuncionalizacion metafisaria por puenteo de fuerzas™.

En este sentido, es necesario apuntar que, al aumentar una talla del implante, se
multiplica por dos la rigidez del vastago, por lo que es imperativo utilizar implantes de

tamafio adecuado a la anatomia femoral. El beneficio que representa el uso de aleaciones de
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titanio debe considerarse respecto al tamafio del implante ya que la ventaja en cuanto a
rigidez entre dos vastagos idénticos pero de titanio o cromo-cobalto se pierde con aumentar
tan s6lo una talla el vastago femoral de titanio™.

Vemos pues que cuanto mayor sea el tamano del vastago y mayor su rigidez, mayor
sera el apantallamiento de las fuerzas sobre el fémur y, por lo tanto, mayor sera la pérdida
Osea periprotésica proximal. Pero realmente, el factor que condiciona la pérdida ésea no es la
rigidez propia del material, sino su rigidez respecto del fémur’> "7,

En las artroplastias cementadas, entre el hueso y el vastago se halla el
polimetilmetacrilato, el cual mejora 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 lo que la transferencia de cargas es mas uniforme ya que tiene la ventaja de que se
adapta a las irregularidades, ademas, el polimetilmetacrilato tiene un médulo de elasticidad
de 2 GPa, siete veces menos que el hueso cortical (Tablal).

Es por esto que diversos estudios comunican una pérdida 6sea igual o menor en

o 35,71, 121, 124, 176
protesis cementadas frente a no cementadas™ " 7

Disefio.

En cuanto al disefio del implante, los vastagos femorales de primera generacion,
habitualmente de aleaciones de cromo-cobalto, y a menudo con collar, promovian el cre-
cimiento 6seo a nivel metafisario distal y diafisario. Esto originaba descensos de masa dsea
de hasta el 45% en zonas proximales. Los implantes con disefio en cufa consiguen una
buena fijacién y transmision de cargas a nivel de la zona de transicion metafiso-diafisaria,
pero se asocian a descensos de hasta el 30-35% de masa dsea a nivel proximal™.

Existen disefios hechos a medida, a partir de un TAC previo, éstos pretenden obtener
un ajuste Optimo en la metafisis femoral, asociandose a las menores cifras de descenso 6seo
proximal, entre el 10-15%. Recientemente, los vastagos de rigidez reducida, hechos con
capas de diferentes materiales (composites), alcanzan una elasticidad proxima a la del hueso
normal, por su disefio son de anclaje metafisario y se asocian a descensos de masa Osea en

torno al 15%, pero aun existe controversia acerca de la union entre las capas a largo plazo y

la supervivencia del implante™.

En general, se acepta que cuanto mas distal es la fijacion mas dramatico sera el
remodelado proximal, por lo que actualmente se tiende a la fijacion mas proximal del vastago
mediante un anclaje metafisario que condicione una transferencia de fuerzas mas fisioldgica

que la de los vastagos de fijacion eminentemente diafisaria. Asi, en los vastagos cementados
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se intenta el asentamiento mas proximal mediante un disefio mas anatdmico, con una region

metafisaria del vastago ensanchada o mediante collar.

Fijacion del implante.

La transferencia de cargas al fémur proximal tras la artroplastia total de cadera es un
efecto deseable, pues éstas comportan un estimulo fisioloégico para la conservacion de la
masa 6sea evitando el desarrollo de osteoporosis por desuso.

Pero si el vastago femoral es sometido a altas cargas axiales y de torsion se puede
generar un excesivo micromovimiento en la interfase hueso-implante. Este micromovimiento
en el postoperatorio temprano, junto a escaso contacto hueso-implante o excesivo estrés,
puede ser responsable de menor crecimiento 6seo de lo esperado y mayor aparicion de capa

fibrosa que conduzca al fracaso de la consecucion de una fijacion solida® >% 144,

Como vimos en el capitulo sobre biomecanica, son las cargas fisioldgicas de torsion,
mas que las cargas axiales, las que pueden producir micromovimiento por encima de estos
niveles aceptables, de tal manera que la resistencia a la torsion constituye el punto débil de la

fijacion de los componentes femorales.

En las protesis cementadas se consigue una fijacion primaria desde el primer
momento, ya que el llenado de la cavidad existente entre la prétesis metalica y el hueso hace

posible una buena fijacion primaria de la misma.

En las proétesis no cementadas la osteointegracion del implante no se produce cuando
el micromovimiento relativo entre hueso e implante va mas alld de cierto umbral. Estos
implantes basan su durabilidad en una fijacion 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' .

Uno de los problemas asociados con los vastagos de bajo modulo de elasticidad es el
grado de movimiento relativo entre el implante y la superficie endostal del hueso, lo que
podria conducir a la formacion de particulas de desgaste' .

En definitiva, el cemento 6seo permite una transmision de fuerzas desde el implante
al hueso, mediante el relleno del espacio entre las trabéculas dseas y el ajuste del vastago en

el seno de la columna de cemento. En implantes no cementados la situacion es diferente,

pues se supone que deben conseguir un ajuste 6ptimo en el canal medular y debe existir
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osteointegracion, de cuya localizacion y extension dependera el remodelado y la
supervivencia del implante. De hecho, la indicacion de colocar una protesis cementada se
basa, principalmente, en que la calidad 6sea del receptor no permita una osteointegracion con

garantia de éxito.

Ademas de los factores enumerados, factores adicionales como la actividad y carga a
la que se somete el implante sobre todo en fases precoces, farmacos (corticoides,
levotiroxina, etc) y toma de antirresortivos también pueden influir en la cuantia del
remodelado.

En lo referente a la cronologia del remodelado, existe consenso al afirmar que es mas
intenso a lo largo del primer afo tras la intervencion, persistiendo cambios adaptativos
incluso a lo largo del segundo y tercer ano. A partir de ese momento, la nueva situacion
biomecanica de la cadera parece haber alcanzado el equilibrio que determina el implante y no
se producen cambios significativos'**. A largo plazo, las consecuencias de la resorcién del
hueso endostal fruto del envejecimiento y la posible ostedlisis secundaria a las particulas de
polietileno, pueden comprometer la fijacion dsea en algunos puntos alrededor del implante y

motivar cambios en el remodelado, que en algunos casos pueden conducir al aflojamiento.
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I1-4.3 OSTEOLISIS

La osteolisis es la pérdida de hueso alrededor del implante, presentandose
radiograficamente como un adelgazamiento difuso cortical o como una lesion quistica
localizada en la interfase hueso-implante. Generalmente ocurre en ausencia de sintomas
clinicos y éstos solo se producen cuando se completa el aflojamiento aséptico del implante;
una vez que aparece la osteolisis, la velocidad de su evolucion es impredecible, progresando
la mayoria de las veces hacia un aflojamiento de la protesis'®.

El proceso de remodelacion dsea es distinto a la osteolisis o resorcion tardia que se
produce en la interfase de un implante previamente estable, causada principalmente por la

reaccion a cuerpo extrafio inducida por diferentes particulas de desgaste.

BASES HISTORICAS.

Desde que la artroplastia de cadera comenzd a ser un procedimiento quirdrgico
habitual, la osteolisis periprotésica se convirtié en un importante problema que ha conducido
a innumerables cirugias de revision, desarrollo de nuevos implantes y nuevas estrategias de
fijacion. Sin embargo, a pesar de todos los avances logrados, el problema persiste.

Charnley observo casos de osteolisis tras la implantacion de su artroplastia de baja
friccion, pero dada la alta tasa de infeccion de entonces (alrededor del 10%), la atribuyo a
causas infecciosas, aunque pronto sospechd que tenia relacion con el cemento, y asi lo
publicoé en un articulo de 1968 que influenciaria la creencia general en esta materia. La
descripcion de la osteolisis en esos afios era puramente radiografica y nada tenia que ver con
la fisiopatologia. En 1976 William H Harris publico un articulo en el que presentaba cuatro
casos de resorcion 6sea localizada en asociacion con aflojamiento de las proétesis. El estudio
concluia que las particulas de polimetilmetacrilato generadas localmente, eran las
responsables. Este articulo tuvo una inmensa influencia y condujo a la popularizacion de la
frase “enfermedad del cemento”. También incentivo el desarrollo de prétesis no cementadas
que podrian evitar la osteolisis. Parecia que el problema estaba en vias de solucion. Sin
embargo, durante la década de los anos ochenta diversos disefios desarrollaron una osteolisis
que ocurria incluso mas pronto, mas frecuente y mas extensamente que la que se habia visto
con las protesis cementadas. Antes, en 1977, un articulo publicado por Hans Willert concluy6
que la migracion de particulas de desgaste de la articulacion protésica en el area que rodeaba
la articulacion era la responsable de la osteolisis'™*.

En 1992, en un articulo de Schmalzried y Harris'® se introdujo el concepto de
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“espacio articular efectivo”. Mediante el uso del microscopio Optico se observo una
birrefringencia difusa en el citoplasma de macréfagos de tejidos adyacentes a las
articulaciones. Posteriormente, con el microscopio electronico se pudo identificar esta
birrefringencia como particulas de polietileno. El concepto de espacio articular efectivo
basicamente establece que el liquido articular y las particulas de desgaste buscan el camino
de menor resistencia, por lo que acaban accediendo al hueso. La dindmica de liquidos
protésicos crea un area de superficie global, sinovial y Osea, expuesta a los restos de
particulas y ademads, las presiones altas del liquido articular podrian jugar un papel
importante en el proceso. El efecto fisico de la presion del fluido sobre la resorcion dsea esta

actualmente en investigacion

BIOLOGIA DE LA OSTEOLISIS.

Si las particulas generadas por el desgaste tienen el tamafio adecuado y se presentan
en nimero suficiente, se producird una reaccion inflamatoria a cuerpo extrafio, la cual tiene el
efecto de provocar resorcion dsea.

Todos los materiales utilizados en las artroplastias totales de cadera son capaces de
inducir esta reaccion inflamatoria

La reaccion osteolitica es dosis-dependiente, aunque también depende del tamafio y la
forma de las particulas. El 70%-90% de las particulas de desgaste que se obtienen en los
recambios protésicos de cadera son de polietileno'®®.

El tamafio de la mayoria de las particulas de polietileno se encuentra en el rango de
tamafio que mayor reactividad producen en los macréfagos: entre 0,5 pm'y 1 pm*'. La forma
redondeada de las particulas de polietileno también contribuye a esta mayor reactividad, en
comparacion con la forma y el tamafio de las particulas metalicas.

El organismo posee la capacidad de eliminar las particulas de desgaste de Ia
neoarticulacion por los espacios linfaticos perivasculares, aunque se depositaran en diferentes
estructuras de nuestro organismo’'. Cuando se excede esta capacidad de eliminacién, las
particulas se acumulan por encima del numero critico (1x10'° particulas/gramo de tejido) 132
dando lugar a la formacién de granulomas a cuerpo extrafio con areas de fibrosis y necrosis,

que originan la osteolisis periprotésica y finalmente el aflojamiento aséptico del implante.

La dindmica de liquidos también estd involucrada en el aflojamiento aséptico de
cadera. Como se ha visto antes, bajo el concepto de espacio articular periprotésico nos
referimos al area de superficie global, sinovial y dsea, expuesta a los restos de particulas.

Estas particulas, por el gradiente de presion, emigran a lo largo del implante, entre la
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interfase protesis-hueso o cemento-hueso, provocando areas de ostedlisis lineales o
cavitarias, asociadas a un aumento de la presion del liquido articular, que por un fenémeno
fisico aumenta directamente la osteolisis dsea, y por otra parte disminuye la perfusion y
oxigenacion osea favoreciendo también la necrosis dsea™ '*>. Ademas de las particulas de
desgaste, el fluido del espacio articular periprotésico también permite la difusion de factores

que directamente o indirectamente favorecen la reabsorcion Osea.

FISIOPATOLOGIA DE LA OSTEOLISIS.

Como acabamos de ver, la osteolisis es la manifestacion de una reaccion adversa
celular debido a la fagocitosis de las particulas de desgaste facilitada por efectos locales
hidrodindmicos.

Tras la colocacion de la protesis, se forma una pseudomembrana fibrosa, también
llamada interfase. Algunos autores han postulado que la formacién de tejido fibroso poco
vascularizado es la forma que tiene el cuerpo de reaccionar frente a un material extrafio, y
que su grosor estd inversamente relacionado con el grado de aceptacion del material
implantado. La formacion de tejido fibroso se ha atribuido al traumatismo quirurgico (calor,
vibracion, dafio mecanico) que destruye las células del tejido y a las solicitaciones mecanicas
a las que estd sometido el implante. Tal vez, por ello, la mayor cantidad del tejido fibroso se
localiza alrededor del acetdbulo en las protesis totales de cadera, y de la superficie tibial en
las protesis totales de rodilla*,

El estudio histologico de este tejido pone de manifiesto una reaccion granulomatosa
crénica de cuerpo extrafio con areas de necrosis.

Entre los tipos celulares mds frecuentes se hallan los fibroblastos, las células mesen-
quimales y endoteliales, los histiocitos, los macréfagos, las células gigantes multinucleadas,
los linfocitos y las células plasmaticas, asi como los leucocitos neutréfilos y eosinofilos;
también se hallan osteoblastos, osteoclastos y particulas de desgaste*”.

Seglin un estudio llevado a cabo por Dominguez y colaboradores, las particulas
metalicas son el doble de abundantes en los vastagos femorales no cementados que en los
cementados. En este estudio se ha encontrado que el cemento disminuye en la mitad el
numero de particulas metalicas de la interfaz, aunque la cantidad de linfocitos es de 5 veces
mayor en los vastagos cementados que en los no cementados, de lo que se puede deducir que
la presencia de cemento actiia como una barrera que no permite llegar a las particulas de
desgaste metéalico hasta el hueso. Esto concuerda con otros autores’’ quienes observaron

como la interfaz de implantes no aflojados y sin cementar contenian mas macrofagos, IL-6 y
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TGF-B, que las de los implantes cementados estables, probablemente porque el manto de
cemento limita la migracidon de células inmunitarias y la produccion de citoquinas. Pero, para
otros autores, también actua como un cuerpo extraio y activa significativamente el sistema
inmune, habiéndose registrado respuesta inmune activa frente al cemento en pacientes con
protesis aflojadas, independientemente de la presencia de granulomas®.

La célula principal en la patogenia de la osteolisis es el macrofago. Los macrofagos
son células del sistema mononuclear-fagocitico que regulan el proceso de reabsorcion dsea.
Pueden fagocitar selectivamente particulas previamente recubiertas por anticuerpos
(opsoninas) sintetizados por los linfocitos'™®. Estas particulas de desgaste fagocitadas por los
macrofagos y que éstos no pueden destruir, activan la secreccion de factores pro-
inflamatorios por parte de los mismos: serinproteinas como la colagenasa, catepsina G,
triptasa, metaloproteinasas y citoquinas como interleuquinas, TNF, prostaglandinas, etc. que
juegan un papel fundamental en la reabsorcion de la matriz dsea. Estas sustancias activan los
osteoclastos, debilitando el tejido conectivo alrededor del implante, con aumento de la infla-
macion local y generandose una osteolisis, mas o menos llamativa, ya que los osteoclastos en
el medio 4cido que se genera, disuelven la hidroxiapatita permitiendo que las enzimas
proteoliticas degraden el colageno tipo I de la matriz osteoide' .

Se estd viviendo un gran avance en la investigacion en este campo, y nuevos
mediadores estan siendo estudiados en la patogenia de la osteolisis y el aflojamiento
aséptico, tal es el caso del 6xido nitrico. Esta molécula participa en la regulacion de la
respuesta inflamatoria. Los estudios indican que participa en muchos de los efectos de los
estrogenos, como la vasodilatacion, la formacion 6sea y quizas incluso la resorcion, y que es
un mediador de los efectos dseos del ejercicio, puesto que el bloqueo de su sintesis anula el
efecto de éste sobre la formacion 6sea. En un estudio realizado en mujeres de 50 a 80 afos
cuyo T-score del cuello femoral era caracteristico de osteopenia, a las que se les administrd
una dosis diaria de dinitrato de isosorbide durante tres meses, se encontrd que al término de
este tratamiento habia una disminucion muy importante de los marcadores de resorcion dsea
(en torno al 45%), lo que abre nuevos caminos para la prevencion de este fenomeno®'.

Los avances en el disefio y la manufactura de los implantes disminuiran la formacion
de microparticulas, pero aun estamos lejos de conseguir la protesis ideal, sin desgaste y
biocompatible; por lo que una importante via de investigacion se basa en minimizar la
reabsorcion 6sea con la utilizacion de farmacos que frenen la activacion osteocléstica.

En estos momentos se estdn investigando multitud de tratamientos entre los que

podemos citar los farmacos antirreabsortivos, el 6xido nitrico, anticuerpos monoclonales

humanos contra el sistema OPG/RANKL/RANK o la terapia génica.
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II-5. MEDICION DE LA DENSIDAD OSEA.

Para estudiar la estructura 6sea de forma no invasiva, existen hoy en dia una gran

diversidad de métodos, algunos de las cuales estdn en continuo proceso de innovacion.

La capacidad para medir el contenido mineral del hueso in vivo esta llegando a ser
una técnica cada vez mas viable y habitual en el diagnodstico radioldgico. Gracias al
desarrollo de estas técnicas no invasivas, entre otras cosas, 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; asi como el estudio de la

remodelacidn periprotésica.

Haremos a continuaciéon una breve resefa de las técnicas no invasivas mas

importantes, haciendo hincapié en el estudio de la densitometria.

I1-5.1 RADIOLOGIA SIMPLE

La radiologia convencional, digital o no, no es una prueba con la sensibilidad
suficiente para diagnosticar una pérdida 6sea precoz, debido a que puede ser necesaria una
pérdida entre el 30% y el 50% de la masa Osea antes de que se detecte un cambio

S 59, 88
radiogréafico notable™ ™.

Para mejorar la valoracion de la pérdida de hueso esponjoso en la cadera, Singh
propuso en 1970 un indice semicuantitativo que establece 7 patrones morfologicos segun la
identificacion de los arbotantes trabeculares del cuello y la cabeza femorales. Este método,
posee gran variabilidad intraobservador, por lo que es considerado poco sensible (bajo valor
predictivo), pero en estudios recientes se incide en que presenta una alta especificidad''".

En lo referente al estudio de la remodelacion Osea, es clasica la division del hueso
periprotésico en las 7 zonas de Gruen para el vastago y en 3 areas de Charnley y De Lee para
el acetabulo™ %, En estas zonas es posible detectar mediante radiografias cambios como
modificaciones en el angulo de inclinacion del acetdbulo, cambios en la angulacion del
implante femoral, hundimiento del vastago, roturas del cemento, aparicion de lineas
radiolucentes periprotésicas, refuerzos corticales o aparicion de esclerosis en la zona de la
punta de la protesis (pedestal) '**. Engh’' defini6 el significado de estos signos radiolégicos y
establecio, a partir de ellos, unos criterios que permiten definir si la fijacién de una protesis

es estable o inestable.
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En esta técnica, la imagen se ve afectada por la variabilidad en la técnica de
exposicion utilizada cada vez, los errores de colocacion y la superposicion de otras

estructuras corporales.

En definitiva, no se considera una prueba de eleccion para cuantificar la masa dsea
pero si es util para estudiar factores macroestructurales 6seos, por lo que actualmente se
utiliza como técnica de eleccion para el seguimiento rutinario de una artroplastia de cadera ya
que es accesible, rdpida y econémica. Vemos entonces que el seguimiento radioldgico tiene
como funcion detectar cualquier cambio producido con referencia a la imagen del
postoperatorio, describir la evolucion de una prétesis y conocer y medir los desplazamientos

y cambios de posicion de un componente'®'

11-5.2 RADIOGRAMETRIA

Se trata de un método semicuantitativo para medir la densidad mineral dsea 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 las
ventajas de una distancia hueso-placa minima, ausencia de interposiciéon muscular, ausencia
de rotaciones, diafisis en forma circular en su eje transversal, hueso cortical homogéneo y
porosidad cortical minima; caracteristicas que no presentan los grandes huesos tubulares.
Esto requiere radiografias con detalles finos para comparar el grosor de la cortical con la
anchura total del hueso en la parte media de la diafisis de, al menos, dos metacarpianos. A
partir de tales mediciones, se calculan varios indices derivados del volumen cortical 6seo. La
técnica tiene las ventajas de ser ampliamente disponible, barata y ademas, supone una

. ., .90
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 en la década de los 80,
fue considerada como la técnica con menor coeficiente de variacion y mejor

reproductibilidad, por lo que se indicaba en estudios de seguimiento terapettico™.

No se aplica en el estudio de la remodelacion periprotésica.
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I1-5.3 ABSORCIOMETRIA RADIOGRAFICA

Es otro método semicuantitativo. En esta técnica, una zona periférica con poco tejido
blando suprayacente, como la mano, es radiografiada simultdneamente con un estandar de
aluminio. Entonces se utiliza un fotodensitometro para comparar la densidad de los huesos
con un estandar de calibracion 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. Pero
las mejoras de la tecnologia han conducido a la renovacion de la técnica de la absorciometria
radiografica™.

Esta técnica es barata y ampliamente accesible, aunque exige un meticuloso control

de calidad si se desea que ofrezca datos utiles.

No se aplica en el estudio de la remodelacion periprotésica.

I1-5.4 ANALISIS DE LA ACTIVACION DE NEUTRONES

Esta técnica, empleada por primera vez en 1970 por Cohn y Chamberlain por
separado, busca estimar el contenido organico total de calcio. Se bombardea con neutrones
un segmento 0seo desde dos fuentes; el segmento mas frecuentemente utilizado es la muiieca
dispuesta horizontalmente. Ello hace que el calcio 48 (is6topo estable del calcio natural y
ademads poco abundante, alrededor del 0,185% del calcio total) se transforme en calcio 49,
facilmente desintegrable, produciendo fotones gamma de alta energia en cantidad
proporcional a la masa de calcio expuesta, que son detectados por un contador de Yoduro
Sddico. La precision de este método es alta (99%), pero la dosis de radiacion es bastante
elevada y la disponibilidad de fuentes de neutrones estd limitada solamente a unos pocos

161, 190
centros .

No es una técnica extendida ni se aplica para el estudio de la remodelacion

periprotésica.
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I1I-5.5 RECUENTO DE RADIACIONES COMPTON

Otro método de medicion de la densidad mineral 6sea es mediante el estudio del
tejido cuando es bombardeado con radiacion ionizante. Con este método, una proporcion de
la radiacion incidente se transmitird completamente, pero parte se absorbera o se dispersara.
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 s6lo de la densidad de electrones, pero la
dispersion es proporcional al cubo del ntimero atémico del tejido. Mediante la colimacion de
un haz de rayos gamma en una direccion se define el “voxel” (g/cm’) de tejido estudiado. La
proporcion de dispersion coherente respecto a la dispersion Compton define la densidad

mineral Osea.

En esta técnica, el porcentaje de tejido graso presente, conlleva una disminucion en la

precision de los resultados”.

Esta es una herramienta puramente de investigacion, sin aplicacion clinica en la

actualidad.

I1-5.6 TOMOGRAFIA

5.6.1 TOMOGRAFIA AXIAL CUANTITATIVA.

Esta técnica surge de la adaptacion de la tomografia axial computadorizada (TAC)
para evaluar la densidad mineral 6sea (DMO). Define una region de interés del esqueleto e
informa de la DMO volumétrica (en g/cm3), en lugar de la densidad del area (en g/cmz)
determinadas por la densitometria. La cuantificacion de la densidad se establece por
comparacion con un fantomas de densidad conocida.

En el caso de la osteoporosis, al ser una prueba mas sensible que la densitometria,

presenta una mayor tasa de falsos positivos, segun la definicion del Grupo de Consenso de

Génova de 1994%8,

Tiene la ventaja de permitir medir el hueso trabecular de los cuerpos vertebrales, pero
la presencia de grasa en la médula 6sea, que aumenta con la edad, ocasiona errores

importantes en las determinaciones™.
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Otros inconvenientes son que los aparatos de tomografia computarizada son mucho
mas caros que los densitometros, la precision de las mediciones es menor y la dosis de

.., . 4
radiacion al paciente es unas 20 veces mayor .

Debido a la variabilidad de la morfologia del cuello femoral, es dificil encontrar un
método de tomografia cuantitativa reproducible y fiable para medir la densidad mineral 6sea

del fémur proximal, por lo que solo se utiliza en andlisis del raquis.

5.6.2 TOMOGRAF{A PERIFERICA CUANTITATIVA.

Para poder cuantificar el hueso cortical periférico se introdujo esta técnica, que
mejora la precision de la tomografia cuantitativa, con una buena exactitud. Anade a la
anterior técnica, su mayor definicion, su escala de colores y su menor coste. Esta técnica
mide por separado la densidad 6sea volumétrica del hueso trabecular y del hueso cortical.

Su gran inconveniente es la alta radiacion a la que se somete al paciente, por lo que no

1. . . 88
es idonea para estudios de seguimiento

5.6.3 TOMOGRAF{A AXIAL CUANTITATIVA VOLUMETRICA.

Esta técnica permite obtener imdgenes en tres dimensiones. Es la tnica técnica que
permite de manera precisa diferenciar in vivo, sin biopsia, el hueso trabecular y el cortical en
cualquier localizacion, midiendo de forma volumétrica la densidad mineral.

. . . . .y, . 55
Su principal inconveniente es la alta dosis de radiacion que precisa™.

5.6.4 MICROTOMOGRAF{A DE ALTA RESOLUCION.

Gracias al procesamiento de la imagen obtenida, esta técnica permite efectuar no
invasivamente el equivalente a una biopsia Osea, de ahi que también reciba el nombre de
biopsia 6sea virtual (BVO), con una reproductibilidad muy satisfactoria a corto y medio
plazo. Diferentes trabajos han establecido la correlacion entre esta prueba y la
histomorfometria. Por ello, esta técnica esta siendo utilizada en los ultimos afios como
método no invasivo de andlisis de los cambios estructurales 6seos con fines diagndsticos y

ft e 16
terapeuticos .
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11-5.7 RESONANCIA MAGNETICA

5.7.1 RESONANCIA MAGNETICA NUCLEAR.

Esta técnica se basa en someter a cualquier tejido a un fuerte campo magnético; segun

su abundancia en protones, cada tejido emitira una sefial que se transforma en una imagen.

Una caracteristica importante es la posibilidad de obtener imdgenes en cualquier

orientacion espacial y el que no emite radiaciones.

Entre sus defectos, se encuentran que el depodsito de grasa dentro de la médula dsea

tiende a distorsionar los resultados.

Como consecuencia del campo magnético su uso se ve limitado en personas
portadoras de cualquier elemento ferromagnético, como por ejemplo, marcapasos,
dispositivos intrauterinos, material de osteosintesis, protesis, etc. Por eso no se aplica al

estudio de la remodelacion 6sea®®.

Su alto coste, impide actualmente su generalizacion en estudios de osteoporosis.

5.7.2 RESONANCIA MAGNETICA DE ALTA RESOLUCION.

Esta técnica permite el andlisis incruento de pequefios volimenes de hueso con una
resolucion de entre 50 y 100 pm. Permite valorar la ultra-estructura del tejido trabecular, su
disposicion y su conectividad. Tampoco emite radiaciones.

Su principal inconveniente es su alto coste econdémico y un alto tiempo de

.y . o . oo . 88
exploracion, al margen de que s6lo se puede utilizar in vivo en huesos periféricos

I1-5.8 ULTRASONIDOS

Los ultrasonidos (ondas de sonido de alta frecuencia que no son audibles por el oido
humano) utilizados para el diagndstico abdominal trabajan con una frecuencia de 2.5 a 10
MHz. Para su aplicacion al estudio 6seo esta frecuencia debe ser muy inferior: 200-600 KHZ.
Esta técnica cuantifica la atenuacion del ultrasonido y su velocidad de transmision en el
hueso, generando dos variables: la atenuacion ultrasonica de banda ancha (AUBA) y la
velocidad de transmision (SOS) y un indice que relaciona ambas.

La AUBA parece relacionarse con la masa y con las caracteristicas estructurales del
hueso, mientras que la SOS se relaciona con caracteristicas propias de la calidad del tejido

(elasticidad y densidad); resultando que los métodos ecograficos proporcionan detalles tanto
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de la densidad como de la estructura 6sea®. Los estudios in vitro indican una relacién entre
las mediciones por ecografia y las propiedades estructurales y biomecanicas del hueso. No
obstante, en las mujeres perimenopausicas, la relacion entre la AUBA y la DMO es escasa.
Otra desventaja de los ultrasonidos es su escasa precision y reproductibilidad®, que plantea
dudas sobre si la técnica tiene la sensibilidad suficiente para que las imagenes de seguimiento

permitan controlar las respuestas de los pacientes al tratamiento.

La medicion requiere un hueso periférico con poco tejido blando suprayacente, y
normalmente se utiliza el calcaneo, por lo que no se puede usar el esqueleto axial ni las
caderas. Por lo tanto, no se ha usado para el estudio de la remodelacion 6sea periprotésica,
aunque se encuentra entre las estrategias de cribado para identificar mujeres en riesgo de

re: 113
fractura osteopordtica .

11-5.9 TECNICAS ABSORCIOMETRICAS

5.9.1 ABSORCIOMETRIA FOTONICA SIMPLE.

A principios de la década de los 60, se introdujo la densitometria o absorciometria
fotonica simple (SPA). Fue la primera técnica que permitié cuantificar la densidad mineral
Osea in vivo. En esta técnica se genera un haz de rayos gamma, monoenergético de baja
energia (28 kev.) con una dosis baja de radiacion (10 mRem), a partir de una fuente
isotdpica, habitualmente el yodo 125. Se basa en el célculo de la atenuacion que experimenta
el haz de fotones al atravesar una estructura 6sea.

Al ser necesaria una homogeneidad en el grosor y densidad de los tejidos blandos, su
uso queda limitado a localizaciones periféricas como el radio o el calcaneo. La uniformidad
de los tejidos blandos se obtiene mediante un manguito de latex lleno de agua que envuelve

la zona de exploracion.

Las caracteristicas del haz no permiten discriminar la atenuacioén debida a los tejidos

blandos de la originada por el hueso®.

101



5.9.2 ABSORCIOMETRIA FOTONICA DUAL.
Las limitaciones de la anterior técnica condujeron al desarrollo de la absorciometria

fotonica dual (DPA), con aplicacion clinica a inicios de los 80.

Con este método se obtienen datos a partir de 2 fuentes de radiois6topos con diferente
energia fotonica. La fuente de fotones usualmente es el Gadolinio 153, que emite fotones con

energias de 44 y 100 kev.

La dualidad de sus rayos posibilita la diferenciacion entre tejidos blandos y tejido
6seo. Esto permite el andlisis de cualquier region del esqueleto, pero es de utilizacion
limitada, ya que estructuras calcificadas (osteofitos, calcificaciones adrticas) determinan
mediciones falsamente elevadas®®. Ademas, debe renovarse la fuente de fotones cada 12-18
meses, de manera que el agotamiento de la fuente afecta la reproductibilidad de la prueba.
Tiene una fiabilidad del 94-96%, reproductibilidad del 98-99% y un coeficiente de variacion
que oscila entre el 1-4%. Utiliza bajas dosis de radiacion: 5-15 mRem en piel y 2 mRem en

gonadas®.

5.9.3 ABSORCIOMETRIA RADIOLOGICA SIMPLE.

Los defectos de la anterior técnica comportaron el desarrollo de equipos con fuentes
de radiacion mas estables que las isotopicas. La absorciometria radiologica simple (SXA),

utiliza un tubo de rayos X como fuente radioactiva.

Esta técnica genera un haz de fotones monoenergético y valora la masa 6sea en el
esqueleto periférico pero sin diferenciar la atenuaciéon de los tejidos blandos de la de los

0seos.

Como en la SPA, la exploraciéon con SXA exige la colocacion del antebrazo del

paciente en un bafio de agua para simular un grosor constante de las partes blandas.
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5.9.4 ABSORCIOMETRI{A RADIOLOGICA DUAL.

La absorciometria de rayos X de energia dual (Dual Energy X-ray Absorptiometry;
DEXA) o también llamada radiologia cuantitativa digital (QDR) comenz6 a ser utilizada a
partir del afio 1987 y desde entonces, ha sido la técnica responsable, mas que cualquier otra,
del rapido crecimiento de las aplicaciones clinicas de la densitometria 6sea. Veamosla a

continuacion con mas detalle.

Principios fisicos de la DEXA.

El principio fundamental de la DEXA es la medicion de la transmision de rayos X de
dos energias fotdnicas diferentes a través de la zona del organismo a explorar. Ya que la
atenuacion de los rayos X depende de la estructura que atraviesan y de la energia de los
fotones, la medicion de los factores de transmision en dos energias diferentes permite
determinar las densidades de los dos tipos de tejidos que aparecen; esto es, el tejido Oseo
(cristales de hidroxiapatita) y el tejido blando. Por sustraccion, determina la radiacion
absorbida por el tejido 6seo y la transforma, a través de determinados algoritmos, en
contenido mineral. Mediante la aplicaciéon de un programa informatico del equipo, se
procesan los datos y se obtiene la delimitacion entre ambos tejidos, asi como un mapa de la
zona dsea estudiada con los valores de densidad mineral dsea resultantes. Tras la exploracion
se obtiene una imagen digitalizada en el monitor de resolucion radiografica que debera ser
procesada para determinar el drea de interés. El cada vez més automatizado procesamiento de
la imagen evita los errores derivados de la manipulacion del explorador, si bien es posible
realizar el andlisis manualmente para correcciones de las areas de interés cuando es mal
delimitado por el programa®.

Muchos de los problemas que presentaba la absorciometria fotonica dual (DPA)
fueron superados con la llegada de la absorciometria con rayos X de doble energia. En lugar
de una fuente inestable de is6topos, como es el gadolinio, que tenia que reponerse cada 18
meses, el haz de doble energia de fotones estd producido por un tubo de rayos X. El tubo de
rayos X, emite fotones de 70 y 140 kev, con escasa dosis de radiacion, (inferior a una
radiografia de torax) menos de 10 mRem en la piel y 2 mRem en médula dsea, siendo ésta un

20% menor que la de la absorciometria fotonica dual™.

La sustitucion de la fuente de gadoliniol53 por un tubo de rayos X mejor6 el rendi-
miento de los densitometros al mejorar el tiempo de exploracion y la definicion de la imagen,
lo que produjo una mejoria concomitante de la precision.

Un importante avance de la tecnologia DEXA ha sido la introduccion de aparatos que
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generan un haz con forma de seccion conica que se denomina “haz en abanico” o “fan
beam”acoplado a una matriz lineal de detectores. De esta forma el movimiento se realiza
solo en sentido longitudinal a la zona de exploracion, realizdndose un barrido Unico. Esto
permite un menor tiempo de exploracion y una mejor resolucion de imagen, lo cual a su vez
permite detectar mejor anormalidades 6seas. Sin embargo, la dosis de radiacion recibida por
el paciente es algo mayor’’.

En la actualidad, la tltima generacion de sistemas con haz en abanico, realizan las
exploraciones individuales en 15-30 segundos. La capacidad de estudiar a los pacientes con
mayor rapidez es una de las principales ventajas de los nuevos avances de la tecnologia
DEXA. Otra mejoria significativa es la mejor definicion de la imagen, que permite una
identificacion mas facil de la estructura vertebral junto a los artefactos debidos a una
enfermedad degenerativa, que son una importante limitacion en la DEXA convencional. Otro
motivo que estimula la introduccion de los tltimos sistemas es disponer de aparatos de gran
resolucion y tiempos de exploracion breves capaces de producir imagenes laterales de la
columna que faciliten la identificacion de las fracturas vertebrales.

Los valores de DMO se expresan en valor absoluto (en g/cm?) y en desviaciones
estandar en relacion con dos poblaciones de referencia: una es la poblacion general de su
edad, raza y sexo; y la otra la poblacion con el pico de masa 6seo. Se denominan
respectivamente parametros “Z” y “T”. El pardmetro Z es el mas til ya que expresa la
pérdida 6sea ajustada a la edad™.

Un sistema estable de calibracion automatica facilita el control de calidad, mediante
mediciones a modelos de hueso (fantomas), el cual, realizado diariamente y con rigurosidad

permite detectar alteraciones en dicho sistema que afecten a la precision del aparato™.

Sistemas comerciales de DEXA.

Los fabricantes que comercializan equipos para DEXA son Hologic©O (Waltham, MA,
Estados Unidos), Lunar© (Madison, WI, Estados Unidos), y Norland© (Fort Atkinson, WI,
Estados Unidos). Los aparatos de Lunar© y Norland© utilizan la absorcion en un filtro de
tierras raras para dividir el haz de rayos X en componentes de alta y baja energia que imitan
las emisiones de gadoliniol53. Los sistemas Lunar© DPX tienen un filtro de cerio y utilizan
analisis de la altura del pulso para distinguir entre los rayos X de alta y baja energia. Los
sistemas Norland© utilizan un filtro de samario y detectores de alta y baja energia distintos.
En los aparatos Hologic© QDR, el haz de rayos X de doble energia se genera conmutando un

generador entre 70 y 140 kev durante semiciclos alternos de la alimentacién de red. Un
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volante giratorio que contiene filtros equivalentes a hueso y partes blandas calibra la imagen
pixel a pixel.

Se recomienda utilizar siempre el mismo aparato en estudios de seguimiento para
evitar la variabilidad en los resultados entre equipos de un mismo fabricante. Cuando los
densitdmetros sean de diferentes fabricantes, a pesar de la elevada correlacion entre los
valores obtenidos, se recomienda la conversion de los resultados segun la escala desarrollada

por la International DXA Standardization Comittee™.

Capacidad diagnéstica de la densitometria osea.
Para poder afirmar que los cambios en la densidad mineral 6sea son significativos

debemos conocer el error de precision y de exactitud de la técnica que utilicemos.
a) Precision.

Se denomina también fiabilidad o reproductibilidad. Este concepto se refiere a la
capacidad de una técnica para proveer resultados similares en evaluaciones repetidas de un
fenomeno. La precision de esta técnica descrita es muy alta (95-99%) pero puede verse
afectada por diversos factores dependientes del propio aparato, del paciente y de la

colocacion del mismo’’.

La precision se calcula a partir de su inverso, lo que se denomina el error de
precision, que se suele expresar en forma de coeficiente de variacion (CV). Para la DEXA, es

de 0,7-1% en vértebras, 1,5-2% en fémur y 1-1,5% en radio®* .

El error de precision depende del intervalo de tiempo entre las medidas y por eso
existen los conceptos de precision a corto y a largo plazo. Es esperable que el error a largo
plazo sea superior al de corto. La precision a largo plazo es un pardmetro mas realista que la
precision a corto plazo para evaluar la significacion de los cambios medidos en los estudios

longitudinales®.

b) Exactitud.

Se llama también validez. Es el grado con que los resultados de una medida (densidad
mineral 6sea en nuestro caso) se corresponden con los reales. La exactitud de las técnicas
densitométricas es bastante alta, hasta el 97%, aunque puede disminuir levemente en
pacientes obesos o en presencia de cemento' .

El error de exactitud, refleja pues, el grado en que los resultados medidos se desvian

de los valores reales.
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A pesar de la evidente importancia de validar la exactitud de las técnicas
densitométricas, el factor mas importante suele ser la precision, porque es esencial medir de
modo fiable los cambios al cabo de un breve intervalo de tiempo. La medicion de la precision
es, por lo tanto, un elemento importante en la evaluacion de los nuevos instrumentos y

. . 4
aplicaciones®™”’,

Aplicabilidad.

En comparacién con la DPA, la DEXA tiene una mayor precision, tiempos de
exploracion mas cortos y una calibracion maés estable en el medio clinico. En comparacion
con la tomografia cuantitativa, ofrece mayor precision, menor dosis de radiacion al paciente
y un coste més reducido”.

Se ha comprobado la correlacion de los datos obtenidos mediante DEXA y los datos
histomorfométricos obtenidos después de biopsia de cresta iliaca (considerada el patréon oro)
en pacientes osteoporoticos, encontrandose correlacion satisfactoria tanto en el contenido
como en la densidad mineral dsea> . Por eso, la Organizacion Mundial de la Salud (OMS) ha
definido la osteoporosis segun criterios densitométricos, denominando osteopenia a aquellos
valores de masa 6sea que se encuentran entre 1 y 2,5 desviaciones estandar por debajo del
valor normal en mujeres premenopausicas, y osteoporosis a los que se encuentran por debajo
de 2,5 desviaciones estandar™. No obstante la correlacion entre masa osea baja y riesgo de
fractura no es lineal y la calidad dsea no se puede valorar sélo por la densidad mineral®; por
lo que nos podemos encontrar con una fractura osteopordtica en un paciente con una DMO
por encima del rango establecido por la OMS'®".

El Grupo de Estudio e Investigacion en Osteoporosis (GEIOS) perteneciente a la
Sociedad Espafiola de Cirugia Ortopédica y Traumatologia (SECOT), en sus guias mas

; 161
re01entes59’ 6

, recomienda que, considerando el coste-oportunidad, la estrategia mas
eficiente en la determinacion de la densidad Osea, para el diagndstico de la osteoporosis, seria
la aplicacion de esta prueba de forma selectiva e individualizada en los individuos
identificados previamente como de “alto riesgo de fractura” mediante la anamnesis y un
estudio radiologico.

Una de las aplicaciones mas importantes de la DEXA ha sido su empleo generalizado
en los ensayos clinicos prospectivos de los nuevos tratamientos de la osteoporosis. El
objetivo principal de la mayoria de los ensayos sobre los nuevos tratamientos de la

osteoporosis es demostrar una diferencia estadisticamente significativa del cambio de la

DMO entre los sujetos que reciben el farmaco activo y un placebo. En estos estudios, la
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DEXA ofrece un método sensible y especifico para medir los cambios de la DMO en puntos
especificos del esqueleto.

Otra aplicacion, es el estudio de la integridad del hueso periprotésico. En estos
pacientes, la exploracion de la cadera se complica por la gran atenuacion radiologica del
implante metalico. En la actualidad, en los equipos mas recientes, se ha introducido un
“software” complementario que  permite realizar un andlisis ortopédico preciso y
personalizado. Asi, los dispositivos como las prétesis de cadera o cualquier otro artefacto se
pueden identificar y excluirse de la region de analisis®* permitiendo, ademas, elegir las
regiones de interés alrededor del hueso periprotésico.

En los ultimos afios, se estan realizando estudios para determinar si el uso de la
DEXA seriada tras la sustitucion de la cadera puede identificar alteraciones periprotésicas,
ayudando asi a las mejoras en el disefo de futuros implantes. En este sentido, la validez de la
densitometria para el estudio de la remodelacion 6sea es maxima cuando se usa en estudios
longitudinales que incluyen una determinacidon preoperatoria, y ademas, permite realizar
comparaciones prospectivas entre distintos tipos de implantes®” '** 1*¥,

De lo anteriormente expuesto se deduce que la absorciometria dual radiografica
(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 los resefiados

. 27,35,38,65,105,122, 133, 141, 144, 148, 176, 180, 183
cambios .
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MATERIAL Y METODO
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III-1. POBLACION A ESTUDIO. MUESTRA

La muestra estd compuesta por pacientes a los que se implantd una protesis total
primaria de cadera cementada, no teniendo intervenida la contralateral, entre Enero del 2003
y Julio del 2005, procedentes de las consultas externas de las areas Il y V de la Comunidad
de Aragon, que constituyen la parte de la provincia de Zaragoza cubierta asistencialmente por
el Centro de Rehabilitacion, Traumatologia y Quemados del Hospital Universitario Miguel
Servet. La poblacion diana de la que se extrae la poblacion del estudio estd formada por los
pacientes de las citadas areas de salud, afectos de coxopatia, que precisen una artroplastia

primaria de sustitucion cementada.

En el periodo mencionado se reclutaron 70 pacientes a los que se implantd una

proétesis de cadera cementada. Todos los pacientes de la muestra son de raza caucésica.

Como condicién previa a la inclusion en nuestro estudio, al paciente se le explican los
objetivos terapéuticos, riesgos y complicaciones posibles del tratamiento y alternativas del
mismo, asi como el proposito del estudio en el que es incluido; quedando expresada su
aceptacion en forma de documento de consentimiento informado. (Ver anexo )

Como criterios de exclusion figuran el no ser una artroplastia primaria electiva
(fractura, reintervencion, etc.), tener la cadera contralateral intervenida, la no aceptacion de
participar en el estudio y el residir fuera de la provincia de Zaragoza, dada la eventual
necesidad de practicar controles densitométricos tras el alta hospitalaria que requieren
traslados suplementarios a los pacientes, en general afiosos.

También se excluy6 del estudio a aquellos pacientes que tomasen previamente algun

medicamento antirreabsortivo dada la eventual interferencia en el remodelado 0seo.
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III-2. PROTESIS UTILIZADAS

Protesis ABG :

La protesis ABG (Anatomique Benoist Giraud), disefiada por un grupo de trabajo
francés, estd fabricada con una aleacion de cromo-cobalto forjado denominada ASTM F-75 o
Vitallium®. El vastago es anatdmico, con una incurvacion anteroposterior que se rectifica
distalmente, el angulo cervicodiafisario es de 135° presenta 7° de anteversion y 5° de
antetorsion. Tedricamente, la configuracion anatémica favorece la transferencia normal de las
cargas proximales a fin de minimizar el puenteo de fuerzas. Este modelo busca la transmision de
cargas principalmente en la metafisis, de ahi el grosor proximal del implante, que contrasta con
la delgadez y brevedad de la parte distal, que es de forma conica, buscando evitar el contacto
con la diafisis, y un mejor ajuste con la capa de cemento a través de la presurizacion™. El
engrosamiento proximal en el plano coronal y sagital proporciona estabilidad tridimensional, en
especial a tensiones rotacionales en la flexoextension de la cadera. La presencia de unas
cavidades verticales en la superficie de la region proximal permiten el flujo y retencion del
cemento y favorecen la fijacion al aumentar la superficie de contacto entre éste y la region
metafisaria del implante.

El vastago presenta una forma eliptica en un corte transversal. En teoria la forma no
cilindrica proporciona estabilidad para evitar una posible rotacion del vastago.

El acabado de superficie es satinado.

El centralizador distal tiene forma de “punta de flecha” con 4 aletas.

Existen 5 tamafios de vastagos anatomicos con la configuracion derecha e izquierda.

Figura 3 Figura 4

Protesis ABG con cotilo no cementado. Zona metafisaria del vastago ABG.
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Protesis VerSys Heritage™ :

Esta protesis ha sido concebida a partir del disefio del vastago de Charnley de primera
generacion, diseno cuyos resultados han sido claramente satisfactorios. Incluso existen estudios
de andlisis de supervivencia de Kaplan-Meier de revision de implantes tipo Charnley por
aflojamiento a 20 afios que presentan resultados mejores que los disefios de segunda

-7 160
generacion .

Est4d fabricada en una aleacion de cromo-cobalto forjado denominada Zimaloy®. El
vastago es recto, con una cara lateral externa plana y caras anterior y posterior paralelas que

crean en conjunto una geometria rectangular.

Manteniéndose fiel a los principios de la protesis con cara lateral plana original de
Charnley, el vastago VerSys Heritage '™ presenta un collar reducido (semicollar) que esta
concebido para apoyar sobre el manto de cemento y no sobre el calcar 6seo. Los vastagos
originales de Charnley de primera generacion tenian la punta distal redondeada. Este vastago,
por el contrario, tiene un disefio modificado conico en la punta, que reduce el estrés en el manto
de cemento distal”’. Su 4ngulo cervicodiafisario también es de 135°% sin antetorsion ni

anteversion.

El vastago presenta una forma eliptica-
Figura 5 rectangular en un corte transversal; lo que en

teoria, aumenta la estabilidad torsional.
El acabado de superficie es pulido.

El  centralizador  distal tiene una
configuracion de “estrella de 5 puntas” lo que

contribuye a mejorar la alineacion del vastago.

Existen 7 tamafios de vastagos y 4 tamanos mas

con voladizo extendido

M

Viastago de la protesis Versys

Heritage .
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I11I-3. RECOGIDA DE DATOS

Todos los datos de cada paciente fueron recogidos en un formulario disefiado al
efecto; generandose una base de datos que fue introducida y procesada en los programas

estadisticos Microsoft Excel® y SPSS 14.0 para su analisis.
Los datos de los pacientes se obtuvieron mediante:
- Anamnesis personal.
- Historia clinica.
- Exploracion clinica y seguimiento.
- Intervencion quirtrgica, recuperacion funcional y complicaciones.

- Absorciometria de doble energia, realizada en ambas caderas, sana y enferma.

3.1 ANAMNESIS PERSONAL.

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

lado afecto, peso, talla y hdbito tabaquico en el tltimo afio.

Con los datos de peso y talla, se calcul6 el indice de masa corporal (IMC) o indice de

Quetelet.

También se pregunt6 al paciente cual era el motivo principal que le habia motivado a
aceptar una intervencion quirdrgica: la presencia de dolor o la dificultad en la realizacion de

las actividades de la vida diaria (AVD).

En otro momento de la entrevista se le preguntaba al paciente si podia realizar las

actividades de la vida diaria.

3.2 HISTORIA CLINICA.

En este apartado se constato el diagndstico de la patologia de la cadera que motivaba
la intervencion. Entre las multiples etiologias existentes, se recogieron los pacientes afectos
de coxartrosis primaria, coxartrosis secundaria (post-traumatica, coxa vara, infeccion, etc),
necrosis avascular de la cabeza femoral; y el resto de etiologias se englobd bajo el epigrafe

“otros” (displasia, artritis reumatoide, artritis seronegativas, etc.).
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Se reflejo la existencia o no de antecedentes médicos y/o quirurgicos relevantes y su

naturaleza, agrupandolos en:

o Neurologicos

o Respiratorios

. Cardiacos

. Vasculares (incluyendo hipertension)
o Metabélicos (incluyendo diabetes)
o Del aparato locomotor.

o Hepaticos

. Renales

o Digestivos

. Psiquicos

o Neoplasicos

También se reflejo la toma habitual de farmacos en el ultimo afio y su naturaleza, en
especial si se trataba de analgésicos o farmacos relacionados con una disminucion de la

DMO como corticoides o anticoagulantes orales (por ejemplo: Sintrom®) '°'.

Asimismo, se constatd la fecha de intervencion, el tipo de anestesia (raquidea o
general), el cirujano que habia llevado a cabo la intervencidn, el tipo de cementacion
(generacion), el modelo de protesis implantada, el par de friccion y la presencia o no de tapon

y centrador.
3.3 EXPLORACION CLINICA Y SEGUIMIENTO.

Para la valoracion clinica y seguimiento evolutivo se eligido la escala de Merle
D’Aubigné- Postel® por reflejar, a nuestro juicio, las caracteristicas mas definitorias del

estado evolutivo de la patologia de la cadera (dolor, capacidad de deambulacion y movilidad)

de un modo objetivo y facil de cuantificar; ademas, la posible influencia que pueda ejercer el
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observador en su valoracion es escasa. Esta escala se aplico en la valoracion preoperatoria, a

los 3, 6 y 12 meses de la intervencion®® %7,

Veamos esta escala mas detalladamente:

Dolor:

Acerca del dolor, las puntuaciones son:

0: dolor intenso y permanente

1: dolor severo incluso de noche

2: dolor severo con la marcha, el paciente evita realizar actividades

3: el dolor es tolerable y permite al paciente realizar actividades moderadas
4: el dolor es moderado al caminar, desaparece con el reposo

5: el dolor es leve e inconstante, permite actividades normales

6: ausencia de dolor

Capacidad de deambulacion:
Sobre la capacidad de deambulacion, se puntua:
0: ninguna

1: el paciente permanece postrado en cama siendo capaz de andar unos pocos metros

siempre con 2 muletas.

2: capacidad de deambulacion muy limitada en el tiempo y la distancia; siempre con 2

bastones.
3: deambulacion limitada con 1 baston, con recorrido menor de 1 hora. Cojera severa.

4: el paciente es capaz de realizar marchas largas con 1 bastoén, con capacidad

limitada sin ¢l y con cojera.
5: el paciente es capaz de deambular sin baston pero con cojera leve.

6: normal
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Movilidad:

En cuanto a la movilidad se aplica:

(=}

: Anquilosis con mala posicion de la cadera

1: Sin movimiento, dolor o ligera deformidad

2: Flexion menor de 40 °©

3: Flexion entre 40-60°

4: Flexion entre 60-80°, el paciente puede alcanzarse el pie
5: Flexion entre 80-90°, abduccion hasta 15°

6: Flexion de mas de 90°, abduccion de 30°

Resultados totales:

Los resultados obtenidos de la suma de las puntuaciones en estos 3 parametros

anteriormente citados se califican como:
Excelente: 18 puntos
Muy bueno: 16-17 puntos
Bueno: 14-15 puntos
Regular: 11-13 puntos

Malo: menor de 11 puntos

En el formulario disefiado para la recogida de datos, también se valord el grado de
satisfaccion subjetiva del paciente sobre el resultado de la cirugia a los 3, 6 y 12 meses.
Quedaba recogida la respuesta en las categorias de “muy satisfecho”, “satisfecho”,

“indiferente” o “insatisfecho”.

También fue valorada la intensidad del dolor mediante escala analdgica-verbal y
analdgica-visual (EVA). Primero, se le pedia al paciente que valorase el dolor que la cadera
le producia de 0 a 10; este sistema de evaluacion también se denomina escala numérica
verbal (ENV); posteriormente, la EVA se le explicaba al paciente y era medida. La EVA

consiste en presentar al paciente una regla con una linea horizontal sin numeros,
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generalmente de 10 cms. de largo, cuyos extremos estdn delimitados por una marca que
expresa “‘sin dolor” y en el otro extremo “peor dolor que haya sentido alguna vez”. La
persona debe marcar un punto en la linea que indique el grado de dolor que siente. Por el
reverso, la linea estd graduada del 0 al 10, lo que permite a la persona que esta realizando la
evaluacion asignar un valor numérico al grado de dolor del evaluado. Ambos sistemas son

sencillos de aplicar y representan con objetividad el resultado de los tratamientos prescritos”.

Esta valoracion se aplico preoperatoriamente, a los 3 meses de la intervencion, a los 6
meses y al final del primer afio. En nuestro estudio también se ha pretendido estudiar el grado

de correlacion entre la escala visual y la verbal.

3.4 INTERVENCION QUIRURGICA

A los 70 pacientes incluidos en este estudio, se les implantd un vastago cementado.

La asignacion a un grupo u otro fue aleatoria dependiendo de la opcion personal del cirujano.

Preparacion preoperatoria

Se utiliza el mismo protocolo para ambas protesis. Junto a los datos obtenidos a partir
de la Historia Clinica, se completo el estudio de cada paciente con un estudio preoperatorio

estandar que incluia las siguientes pruebas complementarias:

o Perfil de Hemostasia.
. Hemograma.

o Bioquimica general.
o Electrocardiograma.
o Radiografia de térax.

Todos los pacientes eran valorados, previamente a la intervencion quirurgica, por el

Servicio de Anestesiologia y Reanimacion de nuestro centro.
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Los pacientes con alguna enfermedad asociada eran valorados y tratados por el

Servicio correspondiente.

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
unas 12 horas antes de la intervencion. Del mismo modo, se realiz6 profilaxis antimicrobiana
en todos los pacientes con una cefalosporina de 2* generacion, o Teicoplanina si eran alérgicos a
Beta-Lactamicos; que se comenz6 a administrar 1 hora antes de la intervencion y se continud
durante las primeras 48 horas del postoperatorio (de acuerdo con el protocolo existente en

nuestro hospital para la prevencion de infecciones).

Técnica quirurgica

La via de abordaje utilizada fue la posteroexterna de Moore™, también descrita por
Kocher y Langenbeck. El paciente es colocado en la mesa de operaciones en decubito lateral
sobre el lado sano, manteniéndolo en esta posicion por la ayuda de topes de apoyo en pubis,
sacro y region interescapular, permitiendo un buen acceso al lado afecto. En este abordaje se
efectlia una incision cutanea, a nivel proximal, comenzando unos 5-8 cm por debajo de la
espina iliaca posterosuperior, en direccion hacia distal y lateral, paralelamente a las fibras del
gluteo mayor, hasta la punta del trocanter mayor. Desde alli, la incision se prolonga paralela
a la diafisis femoral unos 10 cm. Se incide la fascia lata, y tras localizar el tendon reflejo del
gliiteo mayor se secciona opcionalmente, conservando 1 cm de su insercion para su ulterior
reconstruccion. 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”, resecando en este momento tanta capsula articular como sea posible.

Tras la luxacion de la cabeza femoral se procede a identificar la fosita digital,
limpiandose de restos insercionales. Posteriormente se efectlia la osteotomia del cuello
femoral en diedro de 120° o 130° 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 hemiesféricas hasta hueso
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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 obtenido de la cabeza femoral resecada. El ajuste adecuado de las copas de prueba
decide el tamafio del implante definitivo que posteriormente se fija, con una anteversion de

15°, mediante impactacion y 3 puntas o mediante cementado

La preparacion del fémur, ya iniciada con la osteotomia, sigue con el tallado de la
metafisis proximal con un escoplo. Posteriormente, se inicia el fresado diafisario con raspas
que van incrementando su tamafio hasta alcanzar el calculado en la planificacion
preoperatoria. Con la raspa en el canal femoral, se coloca una cabeza de prueba con
diferentes longitudes y se procede a realizar una reduccion de prueba para verificar la
longitud del miembro y la estabilidad de la cadera. Posteriormente se inicia el proceso de

cementado y se introduce el vastago tal como se explico en el capitulo tres.

La intervencion termina con la colocacion de drenajes en los espacios articular,

subfascial y subcutaneo; cerrando por planos la herida quirargica’.

Protocolo postoperatorio

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

conseguir una ligera abduccion y rotacion externa.

El paciente realizaba 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 o andador, en descarga parcial hacia el 6° dia.

Si no surgian complicaciones, habitualmente el alta hospitalaria se autorizaba a los 8-
10 dias de la intervencion. Se recomendaba a los pacientes evitar la sedestacion en sillas
bajas que obligaran a una flexién de caderas mayor de 90°, no sentarse con las piernas

cruzadas, evitar la bipedestacion prolongada, marchas excesivas y aumento de peso.

A partir del primer mes se estimula al paciente a retirar progresivamente los bastones

autorizandose el movimiento libre. En este momento se insiste en realizar paseos cortos y
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frecuentes, con aumento progresivo del perimetro de marcha y se ensefia a los pacientes
ejercicios de potenciaciéon muscular de flexores, extensores y rotadores de la cadera. Hacia

los tres meses habitualmente, el paciente consigue deambular sin bastones.

En la recogida de datos se incluyeron los dias de descarga total y parcial.
También en esta fase de seguimiento postoperatorio se constaté la existencia de

eventuales complicaciones intraoperatorias y postoperatorias.

Las intraoperatorias se agruparon en:

o Tromboembolismo pulmonar
o Sangrado importante

. Fractura de fémur o falsa via
. Lesion nerviosa

. Mala fijacién del vastago

o Exitus

Las postoperatorias se agruparon en:

o Luxacion de la protesis

. Necesidad de transfusion

. Infeccion de la herida quirargica

. Seroma en la herida quirtrgica

o Tromboembolismo pulmonar

o Crisis hipertensiva

o Evento cardiaco como infarto agudo de miocardio o angor pectoris
. Tromboflebitis

. Ileo paralitico

o Infeccion urinaria

. retencion urinaria

o Descompensacion glucémica

o Evento vascular cerebral como accidente isquémico transitorio o accidente

cerebral vascular
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3.5 VALORACION DENSITOMETRICA.

Densitometro

El estudio densitométrico se realizd mediante un densitometro acoplado a un equipo
informatico. El densitometro utilizado es el modelo LUNAR DPX-NT™ (Madison, WI,
Estados Unidos) *.

Figura 6

Densitometro utilizado.

Las principales caracteristicas operativas de este aparato son:

- Resolucion: 1,2 x 0,6 mm.

- Dosis absorbida: entre 0,5 y 4 mRem. Para una densitometria de fémur en un
paciente estandar, se estima en 2 mRem. (Tabla 3)

- Precision: 1 — 3% para el cuello femoral. Valor medio: 1,8

- Tiempo de analisis: +/- 3 minutos.

Este equipo presenta una aplicacion informatica (enCORE™) basada en la plataforma
Windows NT® lo que provee un entorno grafico facil de usar.

El escaneado del paciente es automatizado al poseer la utilidad SmartScan™ la cual
automaticamente detecta el tejido 6seo y aisla el implante lo que reduce el tiempo de
exploracion y la dosis.

Las imagenes de alta resolucion obtenidas permiten una identificacion clara de los

bordes 6seos y de los posibles artefactos.
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Las regiones de interés estandar (areas de Gruen) se definen automaticamente, pero si
se desea, el andlisis puede ser modificado para requisitos especiales lo que permite al usuario
la definicion de éareas de andlisis especificas para cada paciente, por ejemplo implantes
metalicos.

Los resultados son calculados instantdineamente con la utilidad AutoAnalysis™, la
cual usa unos avanzados algoritmos que reducen la posibilidad de error por parte del técnico.

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.

En nuestro trabajo, la secuencia de densidades se expresara cronoldgicamente para
mostrar los cambios producidos en cada zona a lo largo del primer afo, 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
biomecanica de acuerdo a la ley de Wolff.

La colocacion del paciente al realizar la prueba, es un factor a tener en cuenta. Segin
las propias especificaciones del fabricante® y diversos autores como Cohen®™, 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 entre un 3-5%, alcanzando hasta
un 24% cuando la diferencia de rotacion alcanza los 15°. Para este autor, es el factor que mas
afecta a la reproductibilidad de la prueba. Sin embargo, otros autores como Mortimer y
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tras un estudio sobre protesis implantadas, defienden que el contenido mineral del
hueso varia menos de un 5% entre 15° de rotacién interna y externa, por lo que concluyen
que pequeias rotaciones en la extremidad a analizar, no acarrean errores excesivos en la
medicion de la densidad mineral dsea.

En nuestro caso, para minimizar sesgos, se considerd de capital importancia
establecer un protocolo de colocacion del paciente en la mesa de exploracion del
densitometro para que todas las exploraciones permitieran determinar las mismas areas de
estudio en el fémur. 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 estabilizo en posicion neutra adaptado a un dispositivo rigido
equipado con cintas de velcro, que permitian su fijacion. La pierna se colocaba paralela al eje

longitudinal de la mesa, aceptandose la colocacion si la rotula apuntaba al cenit y los

condilos femorales estaban apoyados en la mesa de exploracion.
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Areas de estudio

Se determinan 7 regiones de interés en el fémur, que representan las areas de Gruen”
176, 180.

Las areas 1, 2 y 3 corresponden a la vertiente lateral, y se obtienen dividiendo en 3
partes iguales la longitud total de la protesis, a partir de las cuales se dibujan unas “cajas” que
corresponden respectivamente a trocadnter mayor, transicion metafisodiafisaria y diafisis
adyacente a la cola de la proétesis.

Las areas 7, 6 y 5 son areas “en espejo” a las 1, 2 y 3; pero en la vertiente medial del
fémur. Las “cajas” corresponden al calcar y trocanter menor la 7, transicion
metafisodiafisaria la 6 y diafisis medial adyacente a la cola de la protesis la 5.

El area 4 corresponde a la diéfisis a partir de la cola del vastago, estudiada también

con una “caja” de similar forma.

Figura 7

Imagen densitométrica con las 7 areas de Gruen definidas.
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Frecuencia de los estudios

Las determinaciones densitométricas se realizaron en el preoperatorio inmediato,
realizandose un escaneado de la cadera afecta y de la contralateral considerada como control.
A los 3 y 6 meses se realizaron valoraciones del lado afecto. Finalmente, a los 12 meses, se

realiz6 un estudio final que incluia la cadera afecta y la sana, de nuevo como control.
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III-4. METODO ESTADISTICO

El presente estudio se ha llevado a cabo sobre una poblacion de 70 pacientes, cifra
con valor estadistico, a los que se implanté un vastago cementado recto o anatomico, entre

Enero del 2003 y Julio del 2005.

Con el objetivo de valorar la remodelacion 6sea en dos tipos diferentes de protesis
totales de cadera cementadas y utilizando como criterio de evaluacion la variacion de masa
osea en cada una de las siete zonas estudiadas, se ha disefiado un estudio observacional
prospectivo controlado, tipo serie de casos, consistente en:

Seguimiento durante un afio de una doble cohorte de pacientes intervenidos en el
Hospital Universitario Miguel Servet en quienes se implante un vastago recto o anatomico
cementado entre Enero del 2003 y Julio del 2005. También se utiliza como cohorte de control
el grupo de caderas sanas contralaterales de cada paciente. Segun protocolo, se efectuaron
determinaciones de masa 6sea con un densitometro LUNAR DPX-NT™ en cada punto de
estudio antes de la intervencidon y a los 3, 6 y 12 meses en la cadera afecta; antes de la

intervencion y a los 12 meses en la cadera sana.

Para la seleccion de la muestra se utilizo la técnica de muestreo consecutivo hasta
conseguir el nimero de pacientes referido. La asignacion de un paciente en un grupo u otro
es aleatoria, en funcion de la eleccion personal de cada cirujano.

El paciente desconoce a que grupo concreto pertenece, no sabiendo si su protesis es
de vastago recto o anatomico siendo por lo tanto, un estudio ciego simple. Asimismo, el
cirujano que lleva a cabo la intervencioén no participa en la valoracion de los resultados para
evitar sesgos de informacion; con el mismo objetivo, también se realizard un estudio
comparativo de los pacientes de la muestra.

Para calcular el tamafo de la muestra se considerd un error de precision del 1,5%, un
error tipo alfa igual a 0,05 y una potencia del 80% para una variacion de la densidad 6sea de
130 mg. de calcio por centimetro cuadrado, resultando suficiente una muestra de 70

pacientes.

Para contrastar la hipotesis de partida, los datos de la hoja de célculo seran analizados
mediante el programa estadistico SPSS 11.4. Dicho analisis se realizara en cuatro fases:
- Depuracién y codificacion de los datos.
- Estadistica descriptiva de las variables estudiadas.
- Andlisis univariante de las variables en relacion con los resultados, empleando

diferentes tests paramétricos, analisis de correlacion y regresion, etc.
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- Analisis multivariante, mediante la técnica de la regresion logistica, seleccionando las
variables que en el analisis univariante resulten asociadas significativamente con una

p<0,05.
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RESULTADOS
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IV-1. ESTADISTICA DESCRIPTIVA GENERAL

Se realiza, en primer lugar, un andlisis descriptivo del total de los pacientes incluidos
en el estudio. Se analizan las frecuencias absolutas y relativas, expresadas en porcentaje de
pacientes, y porcentajes acumulados de las variables cualitativas como el género. En las
variables cuantitativas se calculan media, mediana, desviacion estdndar, minimo y méximo.

En este apartado se detallan los resultados de la anamnesis, historia clinica,

exploracion fisica y la valoracion densitométrica.

IV-1.1 VARIABLES PERSONALES DE LOS PACIENTES

Los resultados de las variables edad, peso, altura, IMC, género, lateralidad, tipo de
coxopatia, antecedentes médicos, habito tabaquico, tratamientos recibidos y motivo de la
intervencion; correspondientes a los datos de los 70 pacientes que componen la muestra, se

presentan a continuacion.

Tabla 4. Resultados descriptivos para edad, peso, talla y IMC.

edad peso en altura en cms indice de masa
kgs corporal

N | Vélidos 70 70 70 70

Perdidos 0 0 0 0
Media 77,2 73,2 157,6 29,5
Mediana 76,5 74,5 157,2 29,0
Desv. tip. 3,9392 9,0287 7,0 4,0
Minimo 69,0 52,0 139,0 20,3
Maximo 85,5 95,0 169,0 41,7
Primer cuartil 74,0 70,6 153,3 26,7
Tercer cuartil 80,0 78,0 164,0 32,0

Edad.

El rango de edad estd comprendido entre 69 y 85 afios, con una media de edad de 77
afios, el primer cuartil son 74 afios, la mediana 76,5 y el tercer cuartil 80 afios, es decir, el
25% de los pacientes tenian menos de 74 afios, el 50% menos de 76 anos y medio y el 75%

tenian menos de 85,5 afios, andlogamente el 25% tenian mas de 85,5 afios.
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Peso.

En cuanto al peso de los pacientes, éste oscilaba entre 52 y 95 kilos, con una media de
73 kg de peso, el 25% de los pacientes pesaban menos de 70 kg, el 50% pesaban menos de
74,5 kg y el 25% de los pacientes mas de 78 kg.

Talla.
La altura inferior era de 139 cm y la maxima 169 cm, con una estatura media de 157,6

cm.

indice de masa corporal.
El IMC oscilaba entre 20,3 y 41,7, el primer cuartil era 26,7, es decir el 25% de los
pacientes tenian menos de 26,7 de IMC, o anadlogamente, el 75% de los pacientes presentaba

valores de IMC superiores a 26,7.

Género.

En cuanto al género de los pacientes los resultados se muestran en la tabla 5.

Tabla 5. Resultados descriptivos para género.

Varones | Mujeres

Género, n (%) | 18 (25,7) | 52 (74,3)

Es decir, la mayoria de los pacientes de la muestra son mujeres, practicamente 3 de

cada 4 pacientes son mujeres.

Lateralidad.

En lo referente a la lateralidad, 52 pacientes; 74,3%, fueron intervenidos del lado
derecho y 18; 25,7% del lado izquierdo.

Por sexos, se mantiene una proporcion similar; un claro predominio del lado derecho.

Los resultados se muestran en el siguiente grafico.
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Grafico 1. Lateralidad segin género.

HOMBRE MUJER

B DERECHO 13 39
W IZQUIERDO 5 13

Tipo de coxopatia.

Se analizd también la causa de la intervencion, la mayoria de los pacientes; 58,

presentaban artrosis primaria; necrosis avascular de cabeza femoral 8; dejando como menos

frecuentes la artrosis secundaria y la categoria “otros” con 2 casos cada una.

Los resultados se presentan en el grafico 2.

Grafico 2. Causa de la intervencion

Otros
3%

Necrosis
11%

Artrosis
secundaria
3%

Artrosis primaria
83%

O Artrosis primaria B Artrosis secundaria B Necrosis O Otros
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Antecedentes médicos.

En cuanto a los antecedentes médicos de los pacientes, se presentan los resultados en

la tabla 6.

Tabla 6. Antecedentes médicos.

No Si

Neurolégicos, n (%) 67 (95,7) | 3 (4,3)
Respiratorios, n (%) 65(92,9) | 5(7,1)
Cardiacos, n (%) 62 (88,6) | 8 (11,4)
Vasculares (hipertension), n (%) 37(52,9) | 33 (47,1)
Metabdlicos, diabetes mellitus, n (%) | 56 (80,0) | 14 (20,0)
Patologia apt. locomotor, n (%) 51(72,9) | 19 (27,1)
Hepaticos, n (%) 68 (97,1) | 2 (2,9)
Renales, n (%) 67(95,7) | 3 (4,3)
Digestivos, ulcus, n (%) 65(92,9) | 5 (7.1)
Psiquiatricos (Sind.depresivo), n (%) | 65 (92,9) | 5 (7,1)
Neoplasias, n (%) 68 (97,1) | 2 (2,9)
Otros, n (%) 63 (90,0) | 7 (10,0)

Los antecedentes mas frecuentes son la hipertension con una frecuencia del 47%,

patologia del aparato locomotor, 27% vy la diabetes mellitus, 20%. El resto de los

antecedentes son de baja frecuencia, inferior al 10%, salvo los cardiacos que presenta un

porcentaje del 11,4%.

Habito tabaquico.

En cuanto a resultados de hébito tabaquico, se presentan los resultados en la tabla 7.

Tabla 7. Resultados descriptivos para habito tdbaquico.

No

Si

Habito tabaquico, n (%) | 68 (97,1)

2(2,9)
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La muestra presenta un alto porcentaje de no fumadores (97,1%); casi todos los

pacientes son no fumadores.
Tratamientos médicos.
En cuanto a utilizacion de medicacion previa a la intervencion por parte de los

pacientes, se presentan los resultados en la tabla 8.

Tabla 8. Consumo de medicacion previo a la intervencion.

No Si

Paracetamol, n (%) 44 (62,9) | 26 (37,1)
Metamizol, n (%) 52(74,3) | 18 (25,7)
Aines, n (%) 46 (65,7) | 24 (34.,3)
Coxibs, n (%) 65(92,9) | 5(7,1)
Opiaceos, n (%) 68 (97.1) | 2 (2,9)
Antihipertensivos, n (%) 61 (87,1) ] 9(12,9)
Corticoides, n (%) 68 (97,1) | 2 (2,9)
Antiagregantes, n (%) 64 (91,4) | 6 (8,6)
Sintrom®, n (%) 66 (94,3) | 4 (5,7)
Calcio y vitamina D, n (%) | 67 (95,7) | 3 (4,3)

Los medicamentos mas consumidos fueron los analgésicos como paracetamol, 37%,
los antiinflamatorios no esteroideos, 34%, metamizol (nolotil®), 25,7%, y los

antihipertensivos 13%.

Motivo de la intervencion.

En cuanto al motivo por el cual los pacientes refieren someterse a la intervencion, se
dispone de datos de 66 pacientes. De éstos, 43 (65,15%), referian dolor como causa principal
y 23 (34,8%), dificultades en las actividades de la vida diaria. Posteriormente, se les
interrogd también si veian alteradas sus actividades de la vida diaria, de los 66 pacientes
consultados, 32 (48,5%), respondieron que si y 34 (51,5%) no. Es decir, el 48,5% de los
pacientes manifiestan que notan dificultades para realizar actividades de la vida diaria, pero
solo el 34,8% lo veian como el principal motivo para someterse a la intervencion. Dos de

cada tres pacientes deciden intervenirse por dolor.
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IV-1.2 VARIABLES RELACIONADAS CON LA INTERVENCION

Se analizan el cirujano, el tipo de anestesia, el tipo de cementacion segin la
generacion, el modelo de protesis, par de friccidon, tapdn, centrador, complicaciones intra-
quirurgicas, complicaciones post-quirurgicas. No se dispone de datos de un paciente al cual

se le pospuso la intervencion pero quedo recogido en nuestra base de datos.

Cirujano.
En nuestra muestra esta variable se encuentra distribuida de forma bastante uniforme.
Del total de 25 cirujanos, 16 intervinieron 1 o 2 casos. Un cirujano intervino 10 casos

(14,5%) y dos intervinieron 6 casos (8,7%) cada uno.

Anestesia.
El tipo de anestesia fue raquidea en 59 casos; 85,5%, y general en 10 casos; 14,5%.

Existe pues, un claro predominio de la anestesia raquidea frente a la general.

Tipo de cementacion.

La cementacion fue de tercera generacion en cinco casos; 7,2%, y de cuarta en 64

casos; 92,8%.

Modelo protésico.
La protesis de vastago recto se implantd en 28 pacientes (40,6%); y la protesis de
vastago anatomico fue implantada en 41 pacientes (59,4%). De éstos, 31 pacientes (44,9%

del total) recibieron ABG hibrida, y en 10 (14,5% del total) se cement6 el cotilo.

Par de friccion, tapon y centrador.
Se empled par de friccion de polietileno-metal y tapon en todos los casos mientras

que centrador en 66 pacientes (95,6%). En este sentido, la muestra es totalmente homogénea.

Complicaciones intraoperatorias.
Dos pacientes presentaron sangrado importante durante la intervencion (2,9%) y en
67 casos (97,1%) no se recogié ninguna complicacion grave intraoperatoria.

Los resultados se presentan en el grafico 3.
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Grifico 3. Complicaciones intraoperatorias.

@ ninguna
H sangrado

Complicaciones postoperatorias.

En cuanto a complicaciones postoperatorias, 21 pacientes precisaron de transfusion
sanguinea (30,4%), 4 casos (5,7%) presentaron seroma en herida quirurgica, 1 caso presento
un evento cardiaco (episodio de angor pectoris), 1 caso infeccion urinaria, 1 caso retencion
urinaria; un caso un accidente isquémico transitorio y uno de tromboflebitis. 42 pacientes;
(60,9%) no presentaron ninguna complicacion.

Hay que puntualizar que, en cuanto a la transfusion sanguinea; 14 de los 21 pacientes
(66,6%) habian entrado en el programa de autotransfusion. En estos casos, dada la baja
probabilidad de reacciones adversas frente a las potenciales ventajas, muchas de las
transfusiones suceden en pacientes que no cumplen estrictamente los criterios clinicos y/o
analiticos de transfusion sanguinea; en concreto 11 pacientes. Tras este ajuste, el 14,5% de
los pacientes precisaron una transfusion sanguinea como complicacion de la cirugia.

Los resultados se presentan en el grafico 4.
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Grafico 4. Complicaciones postoperatorias.
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IV-1.3 VARIABLES TRAS LA INTERVENCION

Se presentan los resultados de las variables correspondientes a los dias de descarga,
valoracion personal, dolor analogico y visual, valoracion funcional seglin la escala de Merle

D’Aubigné-Postel y la densidad mineral dsea

Dias descarga total, dias descarga parcial.
Se muestran en la tabla 9 los resultados correspondientes a los dias de descarga total y
parcial de la extremidad intervenida. Se calculan media, mediana, desviacion tipica, maximo,

minimo y cuartiles.

Tabla 9. Resultados dias de descarga total y parcial.

dias descarga total | dias descarga parcial
N | Validos 69 69
Perdidos 1 1
Media 7 95,7
Mediana 7 90
Desv. tip. 1,2 21,4
Minimo 4 60
Maximo 11 180
Primer cuartil 6 83
Tercer cuartil 7.5 105

La media y la mediana de dias de descarga total fue de 7 dias. El valor minimo fue 4
y el maximo 11. El 25% de los pacientes presentaron 6 dias o menos de descarga total y el
25%, mas de 7 dias y medio.

En cuanto a la descarga parcial, la media fue de 95 dias y la mediana de 90, el minimo
60 dias y el maximo 180. EL 25% de los pacientes presentaron 83 dias, o menos, de descarga

parcial y el 25% mas de 105 dias.

Valoracion de resultados a los 3, 6 y 12 meses.
Los resultados de la encuesta realizada a los pacientes a los 3, 6 y 12 meses en los que
se les preguntaba sobre su valoracion personal con las categorias de respuesta “muy

b 1Y 99 CC

satisfecho”, “satisfecho”, “indiferente” o “insatisfecho” se presenta en el grafico 5.
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Grifico 5. Valoracion personal de los pacientes.
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Se presentan resultados de pacientes que responden al cuestionario a los 3, 6 y 12
meses. La categoria mas repetida, a distancia de las siguientes es la de “muy satisfecho”; solo
un paciente refiri6 estar no satisfecho, lo hizo a los 12 meses.

Al ano, el 86,6% de los pacientes refieren estar muy satisfechos, un 10% estan

satisfechos, un 1,6% refieren sentirse indiferentes y un 1,6% insatisfechos.

Dolor verbal y visual.
En cuanto a la medicion del dolor analdgico-verbal y analégico-visual (EVA) en el
momento previo a la intervencion, a los tres, seis y doce meses se presenta la mediana en

cada una de las variables en el grafico 6.

Grifico 6. Mediana de dolor verbal y visual en diferentes momentos.
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Se aprecia como el dolor previo a la intervencion, tanto el verbal como el visual,
presenta valores cercanos a 7. Es decir, la mitad de los pacientes referian valores superiores a
7. La media en la escala verbal es de 7 y en la visual es de 6,8. A los tres y seis meses la
mediana llega a niveles muy bajos, hasta 1 o 1,5, y casi se anula la percepcion del dolor a los
12 meses tanto en escala analdgica-verbal, como la analdgica-visual, siendo la media en las

dos escalas de 0,6.

Valoracion clinica segun la escala de Merle D" Aubigné-Postel.

La puntuacion en cuanto al dolor, marcha y movilidad a los tres, seis y doce meses y

la puntuacion total, segun la escala de Merle D" Aubigné-Postel, se detalla en el grafico 7.

Grifico 7. Dolor, marcha y movilidad y suma total de la escala de valoracion.
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Dolor marcha Movilidad Total

Del grafico se deduce que todos los parametros aumentan la puntuaciéon tras la
intervencion. La mediana de la puntuacion total aumenta hasta 17 a los 12 meses, siendo 11

en el instante previo a la intervencion.
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Densidad Mineral Osea en las siete areas de Gruen.

Inicialmente, se analiza la evolucion densitométrica en la cadera intervenida, de

manera global, en las siete areas de Gruen. Se presentan siete tablas independientes, una por

cada area con los resultados de cada area en el momento previo a la intervencion, a los tres,

seis y doce meses mds una tabla resumen al final del apartado de la cadera enferma y sana.

Los resultados del area uno se presentan en la tabla 10.

Tabla 10. Area uno de Gruen, resultados principales.

Previo | Tres meses | Seis meses | Doce meses

N | Validos 70 49 47 56

Perdidos 0 21 23 14
Media 699.4 615,6 664,2 673,7
Mediana 705,5 577 645 659,5
Desv. tip. 146,5 1743 189,7 191
Minimo 406 315 302 249
Maximo 1121 1177 1186 1279

Se aprecia que la media de la DMO del grupo desciende tras la intervencién y va

aumentando progresivamente hasta los doce meses.

Los resultados del area dos se presentan en la tabla 11.

Tabla 11. Area dos de Gruen, resultados principales.

Previo | Tres meses | Seis meses | Doce meses

N | Validos 70 49 47 56

Perdidos 0 21 23 14
Media 1134,6 952,3 1015,5 1064,7
Mediana 1117,5 908 997 1021,5
Desv. tip. 293,4 265,2 236,7 256,2
Minimo 432 498 618 538
Maximo 2267 1955 1684 2117

Se ve que la media desciende tras la intervencion y aumenta hasta los doce meses.
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Los del area tres se presentan en la tabla 12.

Tabla 12. Area tres de Gruen, resultados principales.

Previo | Tres meses | Seis meses | Doce meses

N | Validos 70 49 47 56

Perdidos 0 21 23 14
Media 1550,6 1406,2 1431,2 1504,9
Mediana 1513 1386 1469,8 1506,6
Desv. tip. 296,7 2529 265,5 263.,6
Minimo 809 972 869 968
Maximo 2554 2322 2060 2396

Se aprecia como los valores descienden tras la intervencion y aumentan a lo largo de

los doce meses siguientes.

Los del area cuatro se presentan en la tabla 13.

Tabla 13. Area cuatro de Gruen, resultados principales.

Previo | Tres meses | Seis meses | Doce meses

N | Validos 70 49 47 55

Perdidos 0 21 23 15
Media 1615,5 1504,2 1517 1556.4
Mediana 1612 1497 1509,6 1573
Desv. tip. 302 270,6 244.,5 274.,4
Minimo 776 868 892 864
Maximo 2606 2418 1990 2477

También se aprecia que los valores descienden tras la intervencion y aumentan a lo

largo de los doce meses.

Los del area cinco se presentan en la tabla 14.

Tabla 14. Area cinco de Gruen, resultados principales.

Previo | Tres meses | Seis meses | Doce meses

N | Validos 70 49 47 56

Perdidos 0 21 23 14
Media 1594,79 1472,49 1490.91 1540,64
Mediana 1577 1450 1500 1578,5
Desv. tip. 299258 | 280,104 278,364 280,549
Minimo 711 891 825 804
Maximo 2274 2305 2315 2242




En esta area, también descienden los niveles tras la intervencion y aumentan a lo

largo de los doce meses de observacion.

Los del area seis se presentan en la tabla 15.

Tabla 15. Area seis de Gruen, resultados principales.

Previo | Tres meses | Seis meses | Doce meses

N | Validos 70 49 47 56

Perdidos 0 21 23 14
Media 1272,8 1169,9 1192,7 1258,6
Mediana 1218 1140,3 1168,2 1213
Desv. tip. 298.,5 269.,4 275,3 276,9
Minimo 609 620 619 595
Maximo 2324 2172 1838 2131

Se ve que los niveles descienden, si bien no tanto que en otros puntos y se llega casi

al mismo nivel que el inicial a los doce meses.

Por ultimo, los del area siete se presentan en la tabla 16.

Tabla 16. Area siete de Gruen, resultados principales.

Previo | Tres meses | Seis meses | Doce meses

N | Validos 70 49 47 56

Perdidos 0 21 23 14
Media 1134,6 1016,5 836,2 864.,4
Mediana 1117,5 995 844 854
Desv. tip. 2934 198 207,9 210,2
Minimo 432 578 425 415
Maximo 2267 1560 1464 1606

En este punto el descenso parece mas acusado y la recuperacion de los niveles no se

aprecia tan claramente.

Como resumen final de todos los puntos, se presenta la tabla 17 con los valores

medios de cada area en cada momento y el grafico 8.
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Tabla 17. DMO en las siete areas de Gruen, cadera enferma, valores medios.

Area | Area | Area| Area | Area | Area | Area
uno | dos | tres | cuatro | cinco | seis | siete
Previo 699 | 1134 | 1550 | 1615 | 1594 | 1272 | 1134
Tres meses | 615 | 952 | 1406 | 1504 | 1472 | 1169 | 1016
Seis meses | 664 | 1015 | 1431 | 1517 | 1490 | 1192 | 836
Doce meses | 673 | 1064 | 1504 | 1556 | 1540 | 1258 | 864

Grafico 8. DMO en las siete areas de Gruen, cadera enferma, valores medios.
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Los pacientes de los cuales se dispone de datos en cada momento son 70 (100%) en el
instante previo a la intervencion, 49 (70%) a los tres meses, 47 (67%) a los seis meses y 56
(80%) a los 12 meses. Los valores medios siempre decaen tras la intervencion y se
incrementan paulatinamente, hasta los doce meses en todos los puntos, si bien en el siete, no

se aprecia claramente esta recuperacion.
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En cuanto a la cadera sana, cadera “control”; se presentan los valores medios en el

momento previo a la intervencion y a los doce meses.

Tabla 18. DMO en las siete areas de Gruen, cadera sana, valores medios.

Area | Area | Area | Area | Area | Area | Area
uno | dos | tres | cuatro | cinco | seis | siete
Previo 686 | 1191 | 1604 | 1666 | 1632 | 1303 | 1020
Doce meses | 680 | 1253 | 1598 | 1629 | 1611 | 1341 | 1033

Grafico 9. DMO en las siete areas de Gruen, cadera sana, valores medios.
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Tanto en la tabla como en el grafico se ve que no existen tantas variaciones como en

la cadera intervenida.

142



IV-2. ANALISIS DESCRIPTIVO Y ANALITICO POR GRUPOS

El objetivo de esta parte es describir los valores que presentan las variables en los dos

grupos de estudio creados. Los dos grupos de estudio se crean a partir de la protesis que

reciben, segun si el vastago es recto o anatomico.

Para comprobar si la hipotesis principal de nuestro estudio es cierta, el analisis que se

va a realizar es el siguiente:

Andlisis de la evolucion de la DMO en todos los pacientes en los cuatro momentos
de medicion en la cadera intervenida para todas las areas de Gruen. Se analiza si la
media de DMO es la misma antes de la intervencion, a los tres, seis y doce meses.

Si existen diferencias en los cuatro momentos se comprobard si cambia desde antes
de la intervencion hasta los tres meses, de los tres a los seis y de los seis a los doce.
Analisis de la evolucion de la DMO de la cadera sana antes de la intervencion
quirurgica y a los doce meses, con el fin de describir el patron de densidad de masa

osea considerado como control.

Una vez comprobado si existen cambios en la evolucién de la DMO, se analiza si el

tipo de protesis influye en esta evolucion; para ello se realiza el mismo proceso que el

anteriormente citado, con las protesis Versys y ABG por separado. Con ello se pretende

analizar si la evolucion de la DMO es paralela con los dos tipos de protesis y si las dos

cohortes presentan la misma DMO antes de la intervencion y a los doce meses. Es decir:

Analisis de la evolucion de la DMO por separado en cada tipo de protesis, en los
cuatro momentos de medicion en la cadera intervenida, para todas las areas de
Gruen. Se analiza si la media de DMO es la misma antes de la intervencion, a los
tres, seis y doce meses.

Comparacién con la cadera sana antes de la intervencion y a los doce meses, con el
fin de comprobar si la evolucion de la DMO es paralela en las dos caderas, para los
dos tipos de protesis.

Comparacién antes de la intervencion y a los doce meses de la igualdad de la media
de la DMO en los pacientes que han recibido protesis ABG frente a los que han

recibido Versys.
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Se analiza también si existen relacion con la variable género en la evolucion de la
DMO. Se analiza si esta variable condiciona la evolucién de la DMO de la misma manera

que con los grupos de protesis. Es decir.

e Anadlisis de la evolucién de la DMO por separado en cuanto a género, en los cuatro
momentos de medicidon en la cadera intervenida, para todas las areas de Gruen. Se
analiza si la media de DMO es la misma antes de la intervencion, a los tres, seis y
doce meses.

e Si existen diferencias en los cuatro momentos se comprobara si cambia desde antes
de la intervencion hasta los tres meses, de los tres a los seis y de los seis a los doce,
en hombres y en mujeres.

e Comparacion con la cadera sana antes de la intervencion y a los doce meses, para ver
si la evolucion de la DMO es paralela en las dos caderas, en hombres y en mujeres.

e Comparacion antes de la intervencion y a los doce meses de la igualdad de la media

de la DMO en los pacientes masculinos y en los femeninos.

En caso de comprobarse que existe relacion entre el género y la DMO, se analizara si
los géneros se distribuyen por igual en las dos cohortes. Del mismo modo se analiza si
existen diferencias entre los dos grupos en edad, talla, peso e IMC.

Por ultimo se comprobara si las variables medidas que reflejan la satisfaccion de los
pacientes se distribuyen por igual en los pacientes que reciben una protesis de vastago recto y
en los que reciben una de vastago anatomico. Se analizard también si los dias de descarga

total y parcial, son iguales en los dos grupos de pacientes.
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2.1 EVOLUCION GLOBAL DE LA DMO

2.1.1 Analisis de la igualdad de medias en los cuatro momentos de medicion de la DMO

en todos los pacientes

Se analiza en este apartado la evolucion para todo el grupo de pacientes de la DMO
en los cuatro momentos de medicion en la cadera intervenida para todas las areas de Gruen.
Se analiza si la media de DMO es la misma antes de la intervencion, a los tres, seis y doce

meses.

Los valores de la media de la DMO en los cuatro momentos, en las siete areas son los
que se presentan en la tabla 19. Se presenta el valor de p del contraste empleado para analizar
la igualdad de medias. Para contrastar la igualdad de medias, se realiza en primer lugar una
prueba de Kolmogorov-Smirnov para ver si la variable DMO sigue una distribuciéon normal
en todos los puntos y todos los momentos. El resultado de la prueba fue siempre superior a
0,05, es decir, se acepta que la DMO sigue una distribucion normal. Una vez confirmado este
aspecto, se utiliza el andlisis de la varianza, ANOVA, con datos aparecados; ANOVA de
medidas repetidas, para contrastar la igualdad de las medias. El valor de p es el determinado
por el ANOVA, valores superiores a 0,05, confirman la igualdad de medias entre los cuatro

grupos, y valores inferiores la descartan.

Tabla 19. Analisis de la igualdad de la DMO entre los cuatro momentos de medicion.

Area | Area Area Area Area Area Area
uno | dos tres cuatro | cinco | seis siete

Previo 699 1134 1550 1615 1594 1272 1016

Tres meses | 615 952 1406 1504 1472 1169 836

Seis meses | 664 1015 1431 1517 1490 1192 864

Doce meses | 673 1064 1504 1556 1540 1258 882

p 0,001 | <0,001 | <0,001 | 0,002 ] <0,001 | <0,001 | <0,001

p: ANOVA de medidas repetidas

Todos los valores de p son inferiores a 0,05, es decir, no se acepta que la media de
DMO sea la misma en los cuatro momentos en ninguno de las areas. Por lo tanto, las

diferencias son estadisticamente significativas
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2.1.2 Analisis de la igualdad de medias de DMO por periodos

Una vez comprobado que existen diferencias en los cuatro momentos, se comprobo6 si
existian cambios desde antes de la intervencion hasta los tres meses, de los tres a los seis y de
los seis a los doce. Es decir, se analiza para cada area, si la DMO cambia de forma
estadisticamente significativa entre un momento de medicion y el siguiente. Para ello se
realizan contrastes t-student en los tres intervalos de tiempo que transcurren entre los cuatro
puntos de medicion.

Los resultados de la significacion del contraste se presentan en la tabla 20. Debido al
elevado numero de contrastes que se emplearon tras el ANOVA y para minimizar el peso del
azar a la hora de rechazar la igualdad entre dos puntos, se bajé el umbral p de aceptacion.
Debido a que se realizan tres contrastes t-student para cada punto, se dividié por tres el nivel
fijado para todo el estudio de 0,05. Es decir, el valor de p que marcaba la frontera de

aceptacion de la igualdad de medias fue mas “exigente”: 0,016 (0,05/3).

Tabla 20. Analisis de la igualdad de la DMO en el periodo entre mediciones.

Area de Gruen | Previo IQ — 3 meses | 3 meses — 6 meses | 6 meses- 12 meses
Uno <0,001 0,003 0,002
Dos <0,001 0,004 0,079
Tres <0,001 0,007 0,007
Cuatro <0,001 0,010 0,070
Cinco <0,001 0,029 0,030
Seis <0,001 0,150 0,030
Siete <0,001 0,140 0,088

p: t-student datos relacionados

Entre el momento previo a la intervencion y a los tres meses de la misma, analizando
los valores del estudio descriptivo y el grafico 8; existia, en todos los puntos, una
disminucion en la DMO. A partir de ese momento, existen patrones diferentes segin las

areas.
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A los seis meses se aprecian diferencias con respecto a los 3 meses en las areas 1, 2, 3
y 4; es decir, la DMO aumenta entre los tres y seis meses de forma estadisticamente
significativa, en esos puntos. En las areas 5, 6 y 7; se aprecia un aumento en las cifras
densitométricas pero éste no es estadisticamente significativo para este periodo.

Entre los seis y doce meses, el incremento estadisticamente significativo, sélo sucedia
en las areas 1 y 3. En las areas 2 y 4 no se aprecia un nuevo incremento estadisticamente

significativo y en las areas 5, 6 y 7, sigue sin apreciarse.

2.1.3 Comparacion con la cadera sana

En este punto se realiz6é una comparacion entre la cadera intervenida y la cadera sana
antes de la intervencion y a los doce meses. El objetivo era analizar si existia igualdad de
DMO en la cadera sana y la enferma. Para ello se realizé un contraste de hipotesis t-student
de datos relacionados en el que se contrasta si la media de DMO es la misma en las dos
caderas en las siete areas de Gruen. Los resultados de las medias de cada éarea y la

significacion del contraste se presentan en la tabla 21.

Tabla 21. DMO previa a la intervencion en cadera sana y enferma; descriptivos y

significacion.
Area | DMO en cadera | Media P
1 Enferma 699.40
2 0,396
Sana 686,83 ’
2 Enferma 1134,64 0,040
Sana 1191,66
3 Enferma 1550,67 0,031
Sana 1604,06
4 Enferma 1615,59 0,029
Sana 1666,41
5 Enferma 1594,79 0.141
Sana 1632,01
6 Enferma 1272,86 0.192
Sana 1303,49
7 Enferma 1016,57 0.832
Sana 1020,69

p: t-student datos relacionados N=70 pacientes
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En las éreas 2, 3 y 4 los valores de DMO son estadisticamente superiores en la cadera
sana. En las areas 5, 6, y 7 son superiores en la cadera sana, pero no existe significacion

estadistica. En el area 1 es superior en la cadera intervenida.

El mismo analisis se realizé a los doce meses. Los resultados obtenidos se presentan

en la tabla 22.

Tabla 22. DMO a los doce meses en cadera sana y enferma; descriptivos y significacion.

Area | DMO en cadera | Media P
1 Enferma 673,70
Sana 680,11 0,730
2 Enferma 1064,72 <0,001
Sana 1253,34
3 Enferma 1504,95
2 2
Sana 1598,31 0,00
4 Enferma 1556,46 0.001
Sana 1643,03
5 Enferma 1540,64
2 2
Sana 1611,86 0,026
6 Enferma 1258,65 0.004
Sana 1341,72
7 Enferma 882,75
2 <0,001
Sana 1033,93 ’

p: t-student datos relacionados N=56 pacientes

A los doce meses, todos los valores densitométricos son superiores en la cadera sana.

Estas diferencias son estadisticamente significativas en todas las zonas salvo en el &rea uno.
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2.2 EVOLUCION DE LA DMO SEGUN EL TIPO DE PROTESIS

En este apartado se analiza si el tipo de protesis influye en la evolucion de la DMO.
Para ello se realiza el mismo andlisis que en el caso anterior, pero diferenciando segun se
haya implantado una protesis Versys, de vastago recto; o una protesis ABG de vastago
anatomico. Con ello se pretende analizar si la evolucion de la DMO es paralela en los dos
tipos de protesis y si los dos grupos presentan la misma DMO antes de la intervencion y a los

doce meses.
2.2.1 Evolucion de 1a DMO por protesis

Se analiza la evolucion de la DMO por separado en cada tipo de protesis, en los
cuatro momentos de medicion en la cadera intervenida, para todas las areas de Gruen. Se
analiza si la media de DMO es la misma antes de la intervencion, a los tres, seis y doce

meses para cada una de las dos protesis.

Los valores de la media y la desviacion estandar de la DMO en cada area y para cada

tipo de proétesis se presentan en la tabla 23.
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Tabla 23. DMO en cada area, por protesis.

Versys ABG
Vil | Perd Media Desv | Val | Perd | Media Desv
1| PrelIQ 28 0 666,74 131,79 | 42 0 721,17 151,58
3 meses 22 6 556,59 102,70 | 27 15 663,70 205,50
6 meses 21 7 613,86 151,73 | 26 16 704,85 209,68
12 meses 27 1 624,70 149,55 | 29 13 719,31 216,21
2 | Pre IQ 28 0 1090,68 | 210,96 | 42 0 1163,95 | 336,80
3 meses 22 6 944,15 205,39 | 27 15 959,06 309,38
6 meses 21 7 1009,84 | 236,50 | 26 16 1020,18 | 241,49
12 meses 27 1 1071,55 | 178,69 | 29 13 1058,37 | 315,00
3| PrelQ 28 0 1494,43 | 250,85 | 42 0 1594,83 | 318,96
3 meses 22 6 134238 | 199,72 | 27 15 1468,30 | 282,25
6 meses 21 7 1401,80 | 251,93 | 26 16 1446,92 | 279,93
12 meses 27 1 146298 | 259,11 | 29 13 1553,34 | 262,90
4 | Pre 1Q 28 0 1538,68 | 267,02 | 42 0 1666,86 | 316,06
3 meses 22 6 1452,11 | 184,38 | 27 15 1536,63 | 321,86
6 meses 21 7 1468,51 | 242,42 | 26 16 1564,25 | 240,51
12 meses 26 2 1492,83 | 251,43 | 29 13 1623,37 | 282,02
5| Pre IQ 28 0 1513,57 | 24595 | 42 0 1648,93 | 321,52
3 meses 22 6 1440,41 | 189,59 | 27 15 1498,63 | 337,98
6 meses 21 7 1452,10 | 220,26 | 26 16 1512,27 | 318,55
12 meses 27 1 1474,56 | 280,16 | 29 13 1611,48 | 266,35
6 | Pre I1Q 28 0 116436 | 195,97 | 42 0 1345,19 | 333,62
3 meses 22 6 1141,86 | 187,29 | 27 15 1192,80 | 323,26
6 meses 21 7 1190,37 | 244,46 | 26 16 1194,62 | 302,78
12 meses 27 1 1189,66 | 225,90 | 29 13 1322,88 | 307,27
7 | Pre 1Q 28 0 1000,54 | 182,30 | 42 0 1027,26 | 209,36
3 meses 22 6 821,15 188,62 | 27 15 856,75 223,80
6 meses 21 7 858,62 155,39 | 26 16 869,22 248,89
12 meses 27 1 860,82 160,24 | 29 13 903,16 219,14

En los graficos sucesivos, se presentan los valores globales de DMO para cada

modelo protésico y los de la media de la DMO en cada area y por cada momento temporal.
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Grifico 10. DMO en las siete areas de Gruen, protesis Versys.
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Grifico 11. DMO en las siete areas de Gruen, protesis ABG.
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Grifico 12. DMO en area 1, por protesis y momento de medicion.
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En las dos proétesis se ve el mismo patrdn, entre el preoperatorio y los tres meses se

produjo un descenso inicial y después una recuperacion. En la protesis ABG, casi llega a

niveles de preoperatorio a los doce meses

Grifico 13. DMO en area 2, por protesis y momento de medicion.
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El patréon se repite, descenso inicial y recuperacion. Para esta area, las curvas

practicamente se superponen. En este caso, los pacientes que recibieron Versys se acercaron

mas a sus niveles iniciales.
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Grifico 14. DMO en area 3, por protesis y momento de medicion.
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En esta area se aprecia que existen diferencias entre la DMO de los pacientes que
recibieron protesis ABG, que presentaron una mayor DMO desde el principio. El patrén es el

mismo que en los puntos anteriores.

Grafico 15. DMO en area 4, por protesis y momento de medicion.
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Como en el caso anterior, los niveles de los pacientes que recibieron ABG son
superiores en todo momento a los que recibieron Versys. El patrén de evolucion se vuelve a

repetir. Este mismo hecho se repitié en el rea 5 y 6.
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Grafico 16. DMO en area 5, por protesis y momento de medicion.
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Grafico 17. DMO en area 6, por protesis y momento de medicion.
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Grafico 18. DMO en area 7, por protesis y momento de medicion.
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En la zona siete, las diferencias entre los niveles de DMO entre las dos cohortes no
son tan notorias. El patron de evolucion es el mismo que en los casos anteriores, si bien aqui
no se aprecia una recuperacion tan marcada.

Por seguir todas las medidas de DMO en los diferentes momentos de medicion y en
todas las areas una distribucion normal, incluso diferenciando los dos grupos de protesis, se
aplicé la prueba ANOVA de medidas repetidas para analizar si existia variacion en la DMO

de los pacientes en los cuatro momentos de medicion.

Tabla 24. Igualdad de medias de DMO en los cuatro momentos de medicién por tipo de

protesis.
Area de Gruen Versys, n=16 ABG, n=16
Valor de p
1 <0,001 0,409
2 <0,001 0,027
3 <0,001 0,499
4 <0,001 0,207
5 <0,001 <0,001
6 0,003 0,009
7 <0,001 0,002

p: ANOVA de medidas repetidas
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En la protesis Versys existieron diferencias entre los cuatro momentos de medicion en
todas las areas. En la protesis ABG existieron diferencias estadisticamente significativas en
las zonas 2, 5, 6, 7 y las diferencias observadas, no fueron estadisticamente significativas en
las areas 1, 3 y 4. Es decir, no se aceptaban que las medias de DMO en los cuatro momentos
de mediciéon fueran diferentes en los puntos 1, 3 y 4, en la cohorte que recibid protesis
modelo ABG. Por el contrario, la cohorte que recibi6 la protesis modelo Versys presentaba

cambios estadisticamente significativos en la DMO en todos los puntos del fémur.

2.2.2 Comprobacion con la cadera sana antes de la intervencion y a los doce meses.

El objetivo de este apartado es analizar si existe igualdad de DMO en la cadera sana 'y
la enferma, para los dos tipos de protesis. Para ello se compara, en las dos protesis por
separado, la cadera sana y la cadera enferma en el preoperatorio y a los doce meses. Se
realiza un contraste t-student de igualdad de medias, los resultados de los valores de DMO en

los siete puntos para las dos protesis se presentan en las tablas siguientes.

Tabla 25. DMO en cadera sana frente a enferma en el preoperatorio, modelo Versys, N=28

pacientes.
Area Media p
1 DMO cadera enferma | 666,74 0.487
DMO cadera sana 653,82
) DMO cadera enferma | 1090,68 0.226
DMO cadera sana 1142,29
3 DMO cadera enferma | 1494,43 0.359
DMO cadera sana 1516,71
4 DMO cadera enferma | 1538,68 0.182
DMO cadera sana 1574,75 |
5 DMO cadera enferma | 1513,57 0.279
DMO cadera sana 1549,79
6 DMO cadera enferma | 1164,36 0.071
DMO cadera sana 122368 |
- DMO cadera enferma | 1000,54 0.889
DMO cadera sana 996,43
p: t-student
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Excepto para las areas 1 y 7, la cadera contralateral presenta mayores cifras, pero tras
el analisis estadistico, se concluye que en todos los puntos las medias de DMO en la cadera

sana y enferma, fueron estadisticamente iguales, en el preoperatorio

Tabla 26. DMO en cadera sana frente a enferma a los doce meses, modelo Versys, N=27

pacientes.
Media p
1 DMO cadera enferma 624,70 0.166
DMO cadera sana 647,63 |
) DMO cadera enferma 1071,55 0,003
DMO cadera sana 1202,59
3 DMO cadera enferma 1462,98 0.143
DMO cadera sana 152330 |
4 DMO cadera enferma 1492,83 0.068
DMO cadera sana 1561,15
5 DMO cadera enferma 1474,56 0,099
DMO cadera sana 1537,56
6 DMO cadera enferma 1189,66 0,002
DMO cadera sana 1268.45
- DMO cadera enferma 860,82 <0,001
DMO cadera sana 1014,00
p: t-student

A los doce meses, la cadera contralateral presenta mayores cifras densitométricas en
todas las areas; pero las diferencias fueron estadisticamente significativas en las areas 2, 6 y

7, en las demas areas; 1, 3, 4, 5, se pudieron considerar estadisticamente iguales.
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Tabla 27. DMO en cadera sana frente a enferma en el preoperatorio, modelo ABG, N=42

pacientes.
Area Media p
1 DMO cadera enferma | 721,17 0.568
DMO cadera sana 708,83
) DMO cadera enferma | 1163,95 0.102
DMO cadera sana 122457 |
3 DMO cadera enferma | 1594,83 0.05
DMO cadera sana 166229 |
4 DMO cadera enferma | 1666,86 0,082
DMO cadera sana 1727,52
5 DMO cadera enferma | 1648,93 0.295
DMO cadera sana 1686,83
6 DMO cadera enferma | 1345,19 0.725
DMO cadera sana 1356,69
- DMO cadera enferma | 1027,26 0.726
DMO cadera sana 1036,86
p: t-student

Salvo en el 4rea 1, en el resto fueron mayores las cifras para la cadera contralateral.
Pero, en las areas 1,2, 4, 5, 6 y 7 el valor de p fue mayor de 0,05 por lo que se considera que
las medias de DMO en la cadera sana y enferma, fueron iguales, en el preoperatorio. En el
area 3, no se pudo afirmar que fueran iguales, ni que fueron diferentes ya que el valor de p es
igual a 0,05.

Tabla 28. DMO en cadera sana frente a enferma a los doce meses, modelo ABG,

N=29 pacientes.

Media p

1 DMO cadera enferma | 719,31 0,785
DMO cadera sana 710,36

) DMO cadera enferma | 1058,37 0.001
DMO cadera sana 1300,59 |

3 DMO cadera enferma | 1553,34 0,002
DMO cadera sana 1668,15

4 DMO cadera enferma | 1623,37 0,005
DMO cadera sana 1716,43

5 DMO cadera enferma | 1611,48 0.143
DMO cadera sana 1682,03 |

6 DMO cadera enferma | 1322,88 0,057
DMO cadera sana 1409,93

- DMO cadera enferma | 903,16 <0,001
DMO cadera sana 1052,49

p: t-student
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En este caso, también salvo en el area 1, en el resto fueron mayores las cifras para la
cadera contralateral.En las areas 2, 3, 4 y 7 existieron diferencias estadisticamente
significativas entre la cadera sana y la enferma a los doce meses. En las 4reas 1 y 5, se

pudieron considerar iguales y en la 6 se consideraron iguales por un margen muy estrecho.

2.2.3 Comparacion antes de la intervencion y a los doce meses de la igualdad de la
media de la DMO en los pacientes que han recibido protesis ABG frente a los que han

recibido Versys.

En este punto se analizaba si la DMO en las dos cohortes de pacientes era igual en las
siete areas de Gruen en el preoperatorio y a los doce meses. Los valores a comparar se

presentan en la tabla 29.

Tabla 29. DMO en el preoperatorio y a los doce meses en las siete areas y por grupos de

protesis.

Area | Momento de medicién Media DMO p
Versys | ABG
1 Pre 1Q 666,74 | 721,17 | 0,126
12 meses 624,70 | 719,31 | 0,063
) Pre 1Q 1090,68 | 1163.,95 | 0,267
12 meses 1071,55 | 1058,37 | 0,849
3 Pre 1Q 1494,43 | 1594,83 | 0,128
12 meses 1462,98 | 1553,34 | 0,156
4 Pre 1Q 1538,68 | 1666,86 | 0,082
12 meses 1492,83 | 1623,37 | 0,055
5 Pre IQ 1513,57 | 1648,93 | 0,063
12 meses 1474,56 | 1611,48 | 0,049
6 Pre 1Q 1164,36 | 1345,19 | 0,006
12 meses 1189,66 | 1322,88 | 0,072
7 Pre IQ 1000,54 | 1027,26 | 0,584
12 meses 860,82 ] 903,16 | 0,416
p: t-student

e Enelarea 1, en el preoperatorio, la media de la DMO en los pacientes a los que se les
implantd una protesis modelo Versys valia 666,74 y en los que se implanta la protesis
modelo ABG valia 721,17, en ambas medias se consider6 que la diferencia no era
estadisticamente significativa (p= 0,126). A los doce meses tras la intervencion, la media de

la DMO en los pacientes a los que se les implant6 una prétesis modelo Versys valia 624,70 y
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en los que se implanta la protesis modelo ABG valia 719,17, ambas medias también se
consideraron iguales (p= 0,063). Senalar que la igualdad a los doce meses se aceptaba por

muy poco margen.

e Enel area 2, en el preoperatorio, la media de la DMO en los pacientes a los que se les
implant6 una prétesis modelo Versys era de 1090,68 y en los que se implanta la protesis
modelo ABG valia 1163,95; para ambas medias se consideré que la diferencia no era
estadisticamente significativa (p= 0,267). A los doce meses, la media de la DMO en los
pacientes a los que se les implant6 una protesis modelo Versys valia 1071,95 y en los que se
implant6 la prétesis modelo ABG valia 1058,37, ambas medias también se consideraron

iguales, (p= 0,849).

e Enel area 3, en el preoperatorio, la media de la DMO en los pacientes a los que se les
implantd una protesis modelo Versys era de 1494,43 y en los que se implanta la protesis
modelo ABG valia 1594,83; para ambas medias se consideré que la diferencia no era
estadisticamente significativa (p=0,128). A los doce meses tras la intervencion, la media de la
DMO en los pacientes a los que se les implant6 una prétesis modelo Versys valia 1462,98 y
en los que se implanta la protesis modelo ABG valia 1553,34, ambas medias también se

consideraron iguales, (p=0,156).

e Enel area 4, en el preoperatorio, la media de la DMO en los pacientes a los que se les
implant6 una prétesis modelo Versys era de 1538,68 y en los que se implanta la protesis
modelo ABG valia 1666,86; para ambas medias se consider6 que la diferencia no era
estadisticamente significativa (p=0,082). A los doce meses tras la intervencion, la media de la
DMO en los pacientes a los que se les implantd una protesis modelo Versys valia 1492,83 y
en los que se implanta la prétesis modelo ABG valia 1623,37, ambas medias también se
consideraron iguales, (p=0,055). En esta area, las asunciones de igualdad de medias fueron

muy ajustadas en los dos momentos de medicion.

e Enelarea 5, en el preoperatorio, la media de la DMO en los pacientes a los que se les
implant6é una prétesis modelo Versys era de 1513,57 y en los que se implanta la protesis
modelo ABG valia 1648,93; para ambas medias se consideré que la diferencia no era
estadisticamente significativa, (p=0,063). A los doce meses tras la intervencion, la media de
la DMO en los pacientes a los que se les implantd una protesis modelo Versys valia 1474,56

y en los que se implanta la protesis modelo ABG valia 1611,48, las medias no se
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consideraron iguales (p=0,049). En esta area, como en la anterior, las asunciones de igualdad
de medias fueron muy ajustadas en los dos momentos de medicion, si bien en el
preoperatorio se admite la igualdad por muy poco margen y a los doce meses no se admite,

también por poco margen.

e Encel area 6, en el preoperatorio, la media de la DMO en los pacientes a los que se les
implant6 una prétesis modelo Versys era de 1164,36 y en los que se implanta la protesis
modelo ABG valia 1345,19, las medias no se consideraron iguales, (p=0,006). A los doce
meses tras la intervencion, la media de la DMO en los pacientes a los que se les implant6 una
protesis modelo Versys valia 11189,66 y en los que se implanta la protesis modelo ABG
valia 1322,88; para ambas medias se consider6 que la diferencia no era estadisticamente
significativa (p=0,072). En esta area, la asuncion de igualdad de medias fue muy ajustada a

los doce meses.

e Enelarea 7, en el preoperatorio, la media de la DMO en los pacientes a los que se les
implant6 una prétesis modelo Versys valia 1000,54 y en los que se implanta la protesis
modelo ABG valia 1027,26; para ambas medias se consideré que la diferencia no era
estadisticamente significativa p=0,584. A los doce meses tras la intervencion, la media de la
DMO en los pacientes a los que se les implant6 una protesis modelo Versys valia 860,82 y en
los que se implanta la protesis modelo ABG valia 903,16, ambas medias también se

consideraron iguales, p=0,416.
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2.3 EVOLUCION DE LA DMO SEGUN EL GENERO

En este apartado se analiz6 si el género influia en la evolucion de la DMO. Para ello
se realiza el mismo andlisis que en el apartado 2.2, pero diferenciando segin se haya
implantado una protesis a un hombre o a una mujer. Segun diversos autores; el género, es,
junto al implante, una variable importante que puede condicionar la evolucion de la DMO.

Se analiza si esta variable condiciona la evolucién de la DMO de la misma manera

que con los grupos de protesis. Es decir:

e Analisis de la evolucion de la DMO por separado en géneros, en los cuatro
momentos de medicion en la cadera intervenida, para todas las areas de Gruen. Se
analiza si la media de DMO es la misma antes de la intervencion, a los tres, seis y
doce meses.

e Comprobacion con la cadera sana antes de la intervencion y a los doce meses, para
ver si la evolucion de la DMO es paralela en las dos caderas, en hombres y en
mujeres.

e Comparacion antes de la intervencion y a los doce meses de la igualdad de la media

de la DMO en los pacientes masculinos y en los femeninos.

En caso de comprobarse que existe relacion entre el género y la DMO, se analizara si

los géneros se distribuyen por igual en los dos tipos de protesis.

La relacion entre el género y el tipo de protesis se presenta en la tabla 30.

Tabla 30. Distribucion de géneros en los dos tipos de protesis.

Tipo de protesis Total
Versys ABG
Género Hombre 3 (17,6%) 14 (82,3%) 17
Mujer 25 (48,1%) 27 (51,9%) 52
Total 28 41 69

Test exacto de Fisher bilateral, p=0,025
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Es decir, el porcentaje de varones que recibieron Versys (17,6%) fue
significativamente inferior al que recibid6 ABG (82,3%); por lo que la presencia de mas
hombres en el grupo de ABG podia estar condicionando la evolucion de la DMO, ademas del
tipo de protesis. Puede considerarse el género como una variable de confusion en el analisis
anterior del punto 2.2. Para evitar la presencia de factores de confusion, se analizara la

posible influencia del género de dos maneras diferentes:

e evolucion de la DMO en hombres y mujeres, solo en protesis ABG

e cvolucion de la DMO sélo en mujeres en ambas protesis

Otra variable que podia presentar confusion era la edad. La media de edad en
pacientes con Versys era de 78,6 y en ABG de 76,2 afios; las medias fueron estadisticamente
diferentes (p=0,009). Sin embargo, no se consideré6 como un posible factor de confusion, ya
que a pesar de la diferencia estadistica, desde el punto de vista de la relevancia clinica no se
consider6 que dos afios de diferencia en cuanto a la edad de los subgrupos pudiese

condicionar evoluciones diferentes.

2.3.1 Evolucion de la DMO por géneros en protesis ABG.

2.3.1.1 Evolucién de la DMO por géneros en protesis ABG, igualdad en los cuatro

momentos.

Se analizo en este punto la evolucioén de la DMO por separado en los dos géneros solo
en protesis ABG. Con ello se pretendia analizar si la evolucion de la DMO es igual en los dos
géneros, independientemente de la protesis implantada. El proceso de analisis fue el mismo
que en el punto 2.2. Para cada género, se analizaba si la media de DMO era la misma antes
de la intervencion, a los tres, seis y doce meses. Los valores de la media y la desviacion

estandar de la DMO, en cada area y para cada género, se presentan en la tabla 31.
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Tabla 31. DMO en cada area, por géneros.

Hombre Mujer
Val | Perd | Media Desv Val | Perd | Media Desv
1| PrelQ 14 0 851,11 119,786 | 27 0 648,98 | 115,561
3 meses 9 5 793,44 | 217,782 18 9 598,83 | 170,005
6 meses 8 6 841,13 | 195,395 18 9 644,28 | 190,547
12 meses 9 5 820,78 | 208,990 | 20 7 678,15 | 211,543
2| PrelQ 14 0 1398,33 | 376,022 | 27 0 1033,74 | 231,169
3 meses 9 5 1185,84 | 383,141 18 9 845,67 | 190,952
6 meses 8 6 1237,35 | 273,449 18 9 923,67 | 151,382
12 meses 9 5 1299,33 | 379,124 | 20 7 949,93 | 214,076
3| PrelQ 14 0 1846,00 | 308,060 | 27 0 1465,30 | 229,594
3 meses 9 5 1747,07 | 264,089 18 9 1313,92 | 151,003
6 meses 8 6 1695,50 | 189,504 18 9 1321,99 | 234,520
12 meses 9 5 1782,18 | 267,164 | 20 7 1460,82 | 190,132
4| PrelQ 14 0 1948,20 | 258,927 | 27 0 1510,56 | 224,475
3 meses 9 5 1795,92 | 348,302 18 9 1406,98 | 218,990
6 meses 8 6 1801,31 | 149,344 18 9 1468,89 | 194,435
12 meses 9 5 1871,49 | 287,141 20 7 1511,71 | 198,440
5| PrelQ 14 0 1916,60 | 243,183 | 27 0 1500,22 | 258,589
3 meses 9 5 1807,67 | 312,900 18 9 1329,11 | 218,649
6 meses 8 6 1772,88 | 295,285 18 9 1396,44 | 259,155
12 meses 9 5 1787,11 | 242,393 | 20 7 1532,45 | 242,112
6| PrelQ 14 0 1661,20 | 267,390 | 27 0 1169,63 | 217,719
3 meses 9 5 1495,73 | 364,594 18 9 1046,34 | 170,666
6 meses 8 6 1479,75 | 250,455 18 9 1072,33 | 239,851
12 meses 9 5 1542,98 | 341,696 | 20 7 1223,84 | 238,122
7| PrelQ 14 0 1155,07 | 218,973 | 27 0 956,26 | 169,241
3 meses 9 5 989,53 | 274,001 18 9 790,36 | 165,150
6 meses 8 6 966,35 | 290,772 18 9 826,04 | 223,322
12 meses 9 5 1015,33 | 232,916 | 20 7 852,68 | 198,200

En los graficos sucesivos, se presentan los valores globales de DMO para cada género

y los de la media de la DMO en cada area y por cada momento temporal.
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Grafico 19. DMO en las siete areas de Gruen, hombres en modelo ABG.
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Grifico 20. DMO en las siete areas de Gruen, mujeres en modelo ABG.
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Grifico 21. DMO en area 1, por género y momento de medicion.
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En las dos protesis se vio el mismo patron, entre el preoperatorio y los tres meses se
produjo un descenso inicial y después una recuperacion, si bien las mujeres presentaban

valores inferiores.

Grafico 22. DMO en area 2, por género y momento de medicion.
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El patron se repetia, descenso inicial y recuperacion, las mujeres presentaron niveles

inferiores de DMO.
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Grifico 23. DMO en area 3, por género y momento de medicion.
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El patron fue el mismo que en los puntos anteriores, inicio y posterior recuperacion.

Las mujeres también presentaron niveles inferiores.

Grifico 24. DMO en area 4, por protesis y momento de medicion.
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Como en el caso anterior, los niveles de los pacientes hombres ABG fueron
superiores en todo momento a las mujeres. El patron de evolucion se volvia a repetir, 1o que

también sucedia en el area 5 y la 6.
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Grafico 25. DMO en area 5, por protesis y momento de medicion.
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Grifico 26. DMO en area 6, por protesis y momento de medicion
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Grifico 27. DMO en area 7, por protesis y momento de medicion
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En el punto siete, las diferencias entre hombres y mujeres no fueron tan notorias. El

patrén de evolucion fue el mismo que en los casos anteriores.

Por seguir todas las medidas de DMO en los diferentes momentos de medicion y en
todas las areas una distribucion normal, incluso diferenciando por género, se aplico la prueba
ANOVA de medidas repetidas para analizar si existia variacion en la DMO de los pacientes

en los cuatro momentos de medicion.

Tabla 32. [gualdad de medias de DMO en los cuatro momentos de medicion por géneros.

Area de Gruen Hombres Mujeres
Valor de p
1 0,751 0.292
2 0,419 0.038
3 0,630 0,059
4 0,907 0.132
3 0,777 <0,001
6 0,396 0.017
7 0,259 0,003

p: ANOVA de medidas repetidas
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En las protesis ABG, en mujeres, existieron diferencias estadisticamente
significativas en las zonas 2, 5, 6, 7 y no existieron en los puntos 1, 3 y 4. Este patron es el
mismo que se observd al analizar por tipo de protesis, sin considerar por géneros. Es decir,
no se aceptaban que las medias de DMO en los cuatro momentos de medicion fueran
diferentes en los puntos 1, 3 y 4, en las pacientes que recibieron protesis modelo ABG. Por el
contrario, los hombres que recibieron la protesis modelo ABG, no presentaban cambios
estadisticamente significativos en la DMO en todos los puntos del fémur. El resultado de los
varones puede estar condicionado por el escaso tamafio de muestra que presentaba este
subgrupo. Si bien, al mostrar los hombres mayores niveles de DMO que las mujeres, se

puede pensar que los cambios en la DMO originados por la prétesis puedan ser menores.

2.3.1.2 Analisis de la evolucion de la DMO por periodos, protesis ABG por género.

En este punto, si existen diferencias en los cuatro momentos se comprobara si cambia
desde antes de la intervencion hasta los tres meses, de los tres a los seis y de los seis a los
doce, en la protesis ABG para el subgrupo de mujeres. Se realizé un analisis con t de Student
por seguir los datos una distribucion normal a pesar del reducido tamafio de los grupos. Del
mismo modo que anteriormente, debido a que se realizaron tres contrastes para cada punto,
se dividio por tres el nivel fijado para todo el estudio de 0,05. Es decir, el valor de p que
marcaba la frontera de aceptacion de la igualdad de medias fue 0,016 (0,05/3). Se realizod
solo para mujeres en los puntos 2, 5, 6 y 7. Los resultados de la prueba se presentan en la

tabla 33.
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Tabla 33. Comparacion de la evolucion de la DMO en mujeres con protesis ABG en los

puntos 2, 5, 6, 7.

Area de Gruen | Periodo de evolucién | Mujeres
previo-3 meses <0,001*
2 3 meses-6 meses 0,045
6 meses-12 meses 0,604
previo-3 meses 0,001%*
5 3 meses-6 meses 0,064
6 meses-12 meses 0,009*
previo-3 meses 0,004*
6 3 meses-6 meses 0,621
6 meses-12 meses 0,010%*
previo-3 meses 0,001%*
7 3 meses-6 meses 0,790
6 meses-12 meses 0,182

p: t-student datos relacionados™® significativo al 5%

En las cuatro areas existia un cambio entre el preoperatorio y el primer momento, el
descenso inicial que se veia en todos los graficos. En las areas 5 y 6 existi6 una diferencia
entre los seis y doce meses desde la intervencion estadisticamente significativa. En las areas
2 y 7 no se apreciaba recuperacion estadisticamente significativa, si bien en el area 2, la
significacion estuvo mas cercana al umbral de aceptacion, se puede pensar que el tamafo de

muestra reducido con el que se trabajd, puede estar pesando en este resultado.
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2.3.1.3 Comprobacion con la cadera sana antes de la intervencion y a los doce meses en

protesis ABG y por géneros.

El objetivo de este apartado consiste en analizar si la evolucién de la DMO se puede

considerar similar en las dos caderas, para los dos géneros. Para ello se comparaba, en las dos

protesis por separado, la cadera enferma y la contralateral en el preoperatorio y a los doce

meses. Se realiza un contraste t-student de igualdad de medias, los resultados de los valores

de DMO en los siete puntos para hombres y mujeres se presentan en las tablas siguientes.

Tabla 34. DMO en cadera sana y enferma en el preoperatorio, modelo ABG, hombres. N=15

Area Media p

1 DMO cadera enferma | 851,11 0.015
DMO caderasana | 774,80 |

? DMO cadera enferma | 1398,33 0.072
DMO cadera sana | 1296,87

3 DMO cadera enferma | 1846,00 0.698
DMO cadera sana | 1868,07

4 DMO cadera enferma | 1948.,20 0,449
DMO cadera sana | 1983,40

5 DMO cadera enferma | 1916,60 0.798
DMO cadera sana | 1905,67

6 DMO cadera enferma | 1661,20 0.019
DMO cadera sana | 1543,47|

7 DMO cadera enferma | 1155,07 0.884
DMO caderasana | 1147,33

p:t-student datos relacionados

preoperatorio. En ambas areas la DMO fue mayor en la cadera enferma.

En las 4reas 1 y 6 no se pudo considerar que las medias fueran iguales en el
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Tabla 35. DMO en cadera sana y enferma a los doce meses, modelo ABG, hombres. N=9

Media p

1 DMO cadera enferma | 820,78 0.166
DMO cadera sana | 807,21 ’

) DMO cadera enferma | 1299,33 0.003
DMO cadera sana | 1506,16

3 DMO cadera enferma | 1782,18 0.142
DMO cadera sana | 1926,21

4 DMO cadera enferma | 1871,49 0.068
DMO cadera sana | 1963,18

5 DMO cadera enferma | 1787,11 0,099
DMO cadera sana | 2039,76

6 DMO cadera enferma | 1542,98 0,002
DMO cadera sana | 1677,68

" DMO cadera enferma | 1015,33 <0,001
DMO cadera sana | 1168,10

p:t-student datos relacionados

En los puntos 2, 6 y 7 existieron diferencias entre la cadera sana y la enferma a los

doce meses, siendo superior la sana. En los demas puntos; 1, 3, 4, 5, se pudieron considerar

iguales.

Tabla 36. DMO en cadera sana y enferma en el preoperatorio, modelo ABG, mujeres. N=27

Area Media p

1 DMO cadera enferma | 648,98 0,409
DMO cadera sana 672,19

) DMO cadera enferma | 1033,74 0.001
DMO caderasana | 1184,41|

3 DMO cadera enferma | 1465,30 0.036
DMO cadera sana | 1547,96

4 DMO cadera enferma | 1510,56 0.122
DMO cadera sana | 1585,37|

5 DMO cadera enferma | 1500,22 0.208
DMO cadera sana | 1565,26

6 DMO cadera enferma | 1169,63 0,038
DMO cadera sana | 1252,93

- DMO cadera enferma | 956,26 0.483
DMO cadera sana 976,04

p:t-student datos relacionados
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En los puntos 2 y 6 las medias de DMO en la cadera sana y enferma, fueron

estadisticamente diferentes, en el preoperatorio, siendo mayor la de la sana. En los demas

puntos fueron iguales.

Tabla 37. DMO en cadera sana y enferma a los doce meses, modelo ABG, mujeres. N=20

Media p

1 DMO cadera enferma | 678,15 0.785
DMO cadera sana 666,78

? DMO cadera enferma | 949,93 0,001
DMO cadera sana | 1212,59

3 DMO cadera enferma | 1460,82 0,002
DMO cadera sana | 1552,03

4 DMO cadera enferma | 1511,71 0.005
DMO cadera sana | 1605,39

5 DMO cadera enferma | 1532,45 0.143
DMO caderasana | 1519,60|

6 DMO cadera enferma | 1223,84 0.057
DMO cadera sana | 1289,45

7 DMO cadera enferma | 852,68 <0,001
DMO cadera sana | 1000,47

p: t-student datos relacionados

En los puntos 2, 3, 4 y 7 existieron diferencias entre la cadera sana y la enferma a los

doce meses, en los puntos 1 y 5, se pudieron considerar iguales y en el 6 se consideraron

iguales por un margen muy estrecho.

2.3.1.4 Comparacion antes de la intervencion y a los doce meses de la igualdad de la

media de la DMO en hombres y mujeres que han recibido protesis ABG.

En este punto se analiza si la DMO en los dos grupos de pacientes son iguales en las

siete areas de Gruen en el preoperatorio y a los doce meses en los dos grupos de pacientes.

Los valores a comparar se presentan en la tabla 38.
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Tabla 38. DMO en el preoperatorio y a los doce meses en las siete areas y por géneros.

Area | Momento de medicion Media DM(,) p
Hombres | Mujeres
1 Pre IQ 851,11 | 648,98 | <0,001
12 meses 820,78 678,15 | 0,129
) Pre 1Q 1398,33 | 1033.74 | <0,001
12 meses 1299,33 | 949,33 | 0,004
3 Pre IQ 1846,00 | 1465,30 | <0,001
12 meses 1782,18 | 1460,82 | 0,001
4 Pre 1Q 1948,20 | 1510,56 | <0,001
12 meses 1871,49 | 1511,71 | 0,001
5 Pre IQ 1916,60 | 1500,22 | <0,001
12 meses 1787,11 | 1532,45 | 0,014
6 Pre 1Q 1661,20 | 1169,63 | <0,001
12 meses 1542,98 | 1223,84 | 0,007
7 Pre IQ 1155,07 | 956,26 | 0,002
12 meses 1015,33 | 852,68 | 0,063

p:t-student datos independientes

Como era de esperar, existian diferencias entre el nivel de DMO en todos los puntos
del preoperatorio entre hombres y mujeres, siempre favorable a los hombres. A los doce
meses el resultado se mantiene salvo en el punto 1, p=0,129, y por muy estrecho margen en
el punto 7, p=0,063. En ambos puntos los valores de DMO son superiores en hombres, si
bien no aparecia significacion estadistica. Esto fue atribuido al reducido tamafio muestral de

los grupos.

2.3.2 Evolucion de la DMO en mujeres con protesis Versys y ABG.

2.3.2.1 Evolucion de la DMO en mujeres por tipo de protesis, igualdad en los cuatro

momentos.

Se analiza en este punto la evolucion de la DMO por separado en los dos tipos de
proétesis so6lo en mujeres. Con ello se pretendia analizar si la evolucion de la DMO es igual en
las dos protesis, independientemente del género, ya que s6lo se analizan mujeres. El proceso
de analisis sera el mismo que en puntos anteriores. Para cada protesis, se analiza si la media

de DMO es la misma antes de la intervencion, a los tres, seis y doce meses. Los valores de la
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media y la desviacion estdndar de la DMO en cada area y para cada protesis se presentan en

la tabla 39.

Tabla 39. DMO en cada area, por protesis en mujeres.

Versys ABG
Val | Perd | Media Desv | Val | Perd | Media Desv
1| PrelQ | 25 0 660,40 | 125,764 | 27 0 648,98 | 115,561
3 meses | 20 5 558,50 | 102,617 | 18 9 598,83 | 170,005
6 meses | 19 6 591,74 | 127,885 | 18 9 644,28 | 190,547
12 meses | 24 1 609,13 | 126,159 | 20 7 678,15 | 211,543
2| PrelQ | 25 0 1100,16 | 215,723 | 27 0 1033,74 | 231,169
3 meses | 20 5 978,51 | 180,868 | 18 9 845,67 | 190,952
6 meses | 19 6 1002,20 | 201,322 | 18 9 923,67 | 151,382
12 meses | 24 1 1047,44 | 167,943 | 20 7 949,93 | 214,076
3] PrelQ | 25 0 1472,20 | 247,342 | 27 0 1465,30 | 229,594
3 meses | 20 5 1333,90 | 207,628 | 18 9 1313,92 | 151,003
6 meses | 19 6 1372,62 | 236,579 | 18 9 1321,99 | 234,520
12 meses | 24 1 1398,50 | 213,337 | 20 7 1460,82 | 190,132
4| PrelQ | 25 0 1501,84 | 241,735 | 27 0 1510,56 | 224,475
3 meses | 20 5 142690 | 182,136 | 18 9 1406,98 | 218,990
6 meses | 19 6 1425,40 | 230,188 | 18 9 1468,89 | 194,435
12 meses | 23 2 1443,50 | 223,573 | 20 7 1511,71 | 198,440
5| PrelQ | 25 0 1492,76 | 236,483 | 27 0 1500,22 | 258,589
3 meses | 20 5 1413,65 | 189,892 | 18 9 1329,11 | 218,649
6 meses | 19 6 1416,00 | 215,090 | 18 9 1396,44 | 259,155
12 meses | 24 1 1427,29 | 272,078 | 20 7 1532,45 | 242,112
6| PrelQ | 25 0 1165,96 | 205,038 | 27 0 1169,63 | 217,719
3 meses | 20 5 1134,24 | 194,300 | 18 9 1046,34 | 170,666
6 meses | 19 6 1163,47 | 222,196 | 18 9 1072,33 | 239,851
12 meses | 24 1 1156,27 | 212,346 | 20 7 1223,84 | 238,122
7| PrelQ | 25 0 1019,64 | 167,482 | 27 0 956,26 | 169,241
3 meses | 20 5 837,01 | 175,931 | 18 9 790,36 | 165,150
6 meses | 19 6 863,19 | 151,007 | 18 9 826,04 | 223,322
12 meses | 24 1 849,77 | 157,927 | 20 7 852,68 | 198,200

En las figuras sucesivas, se presentan los valores de la media de la DMO en cada area

y por cada momento temporal.
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Grafico 28. DMO en area 1, por género y momento de medicion, mujeres.
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En las dos protesis se ve el mismo patron, entre el preoperatorio y los tres meses se
produjo un descenso inicial y después una recuperacion, si bien en protesis ABG se observa

una menor caida inicial y una recuperacion de niveles a los 12 meses.

Grifico 29. DMO en area 2, por protesis y momento de medicion, mujeres.
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El patréon se repite, descenso inicial y recuperacion, las mujeres a las que se les

implanto prétesis ABG presentaron niveles inferiores de DMO.

Grafico 30. DMO en area 3, por protesis y momento de medicion, mujeres.
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El patrén es el mismo que en los puntos anteriores, descenso al inicio y recuperacion.

En las pacientes con ABG se llega a niveles muy similares a los del preoperatorio y en las

pacientes que reciben Versys, se llega a valores algo mas distanciados.

Grafico 31. DMO en area 4, por protesis y momento de medicion, mujeres.
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Como en el caso anterior, los niveles preoperatorios de las pacientes a las que se les
implanté ABG fueron superiores. El patréon de evolucion se vuelve a repetir, pero en este
caso, se ve claramente que las mujeres con ABG presentan niveles superiores a los 12 meses,
con una recuperacion mas marcada.

A pesar de las variaciones que se observan en el grafico para el modelo ABG, no
existen diferencias estadisticamente significativas entre las medias por la elevada dispersion
de los datos relativos a esta area. Esto provoca que los intervalos de confianza del 95% de

dichas medias presenten zonas de solapamiento como se ve en el grafico 32.

Grifico 32. Valores de DMO con sus intervalos de confianza en area 4, para protesis ABG.
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Grafico 33. DMO en area 5, por protesis y momento de

mujeres.
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medicion,

Esta area es una de las de DMO mas elevada. Se vio que la media a los doce meses es

superior a la inicial en protesis ABG, en protesis Versys se quedaron algo distanciadas.

Grafico 34. DMO en area 6, por protesis y momento de medicion, mujeres.
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En esta area, se vio como de nuevo, los niveles de DMO son superiores a los doce

meses frente al preoperatorio en protesis ABG; y en Versys se quedan cercanos.
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Grafico 35. DMO en area 7, por protesis y momento de medicién, mujeres.
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En el punto siete, El patron de evolucion fue parecido a los casos anteriores, si bien la

recuperacion no parece tan marcada.

Por seguir todas las medidas de DMO en los diferentes momentos de mediciéon y en
todas las areas una distribucion normal, incluso s6lo para mujeres, se aplico la prueba
ANOVA de medidas repetidas para analizar si existia variacion en la DMO de los pacientes

en los cuatro momentos de medicion.

Tabla 40. Igualdad de medias de DMO en los cuatro momentos por tipo de protesis, mujeres.

Area de Gruen versys ABG
Valor de p
1 <0,001 0,292
2 0,001 0,038
3 <0,001 0,059
4 <0,001 0,132
5 0,001 <0,001
6 0,004 0,017
7 <0,001 0,003

p: ANOVA de medidas repetidas.
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En mujeres, en las protesis Versys aparecieron diferencias en todas las areas de
Gruen. En ABG, en mujeres, existieron diferencias estadisticamente significativas en las
zonas 2,5, 6,y 7. No lo fueron en los puntos 1, 3 y 4. Es decir, analizando s6lo en mujeres,
con lo que se controlaba el posible efecto de confusion mediado por el género, las pacientes
que recibieron modelo ABG no presentaban variacion, estadisticamente significativa, en los
niveles de DMO en los cuatro momentos de medicidn en las areas 1, 3 y 4. Por el contrario
las mujeres que recibieron la protesis modelo Versys, presentaban variaciéon en todos los
puntos de Gruen. Se debe sefialar que estos resultados aparecen iguales al considerar todos
los pacientes y al comparar géneros, con lo que la consistencia interna de los resultados es

valida.

2.3.2.2 Analisis de la evolucion de la DMO por periodos, en mujeres y por tipo de

protesis.

En este punto, si existian diferencias en los cuatro momentos se comprobard si el
cambio sucedia desde antes de la intervencion hasta los tres meses, de los tres a los seis y de
los seis a los doce, en la protesis ABG y en la Versys. Se realiza un analisis con t de Student
por seguir los datos una distribucion normal a pesar del reducido tamafio de los grupos.
Debido a que se realizan tres contrastes para cada punto, se dividid por tres el nivel fijado
para todo el estudio de 0,05. Es decir, el valor de p que marcaba la frontera de aceptacion de

la igualdad de medias fue 0,016 (0,05/3).

Los resultados de la prueba se presentan en la tabla 41.
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Tabla 41. Comparacion de la evolucion de la DMO por tipo de prétesis, en mujeres.

Area de Gruen Periodo de Versys ABG
evolucion
previo-3 meses <0.001*
’ No existieron
1 3 meses-6 meses 0,024 diferencias entre los
6 meses-12 meses 0,026 Brupos
previo-3 meses 0,014* <0,001*
2 3 meses-6 meses 0,457 0,045
6 meses-12 meses 0,010%* 0,604
previo-3 meses 0,001%*
3 3 meses-6 meses 0,016*
6 meses-12 meses 0,023 No existieron
Srevio3 moses 0003 difereng;lel; (iltre los
4 3 meses-6 meses 0,528
6 meses-12 meses 0,094
previo-3 meses <0,001* 0,001%*
5 3 meses-6 meses 0,563 0,064
6 meses-12 meses 0,016* 0,009%*
previo-3 meses 0,004* 0,004%*
6 3 meses-6 meses 0,361 0,621
6 meses-12 meses 0,015%* 0,010%
previo-3 meses <0,001* 0,001%*
7 3 meses-6 meses 0,114 0,790
6 meses-12 meses 0,728 0,182

p: t-student datos relacionados* significativo al 5%

En las pacientes con protesis Versys, existio siempre una diferencia entre el
preoperatorio y a los tres meses, el descenso inicial que se veia en los graficos. En las areas
1,4 y 7 no se volvia a producir variacion en ninguno de los cuatro momentos. En el area 3 se
producia un aumento estadisticamente significativo entre los tres y seis meses y en las areas 2

y 5 el aumento estadisticamente significativo se produjo entre los seis y doce meses.
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En las pacientes con ABG, en las areas 2 y 7 no se produjo mas variacion que la del
primer periodo, entre el preoperatorio y los tres meses. En las areas 5 y 6, el aumento se

produjo entre el preoperatorio y los tres meses, y a los seis y doce meses.

2.3.2.3 Comprobacion con la cadera sana antes de la intervencion y a los doce meses en

mujeres y por tipo de protesis

El objetivo de este apartado fue analizar si existia igualdad de DMO en las dos
caderas, para los dos tipos de protesis. Para ello se comparo, en las dos prétesis por separado,
la cadera sana y la cadera enferma en el preoperatorio y a los doce meses. Se realiza un
contraste t-student de igualdad de medias, los resultados de los valores de DMO en los siete

puntos para mujeres en ambos tipos de protesis se presentan en las tablas siguientes.

Tabla 42. DMO en cadera sana y enferma en el preoperatorio, modelo Versys, mujeres,

N=25

Area Media p

1 DMO cadera enferma | 660,40 0.434
DMO cadera sana 644,96

? DMO cadera enferma | 1100,16 0,504
DMO cadera sana | 1128,92

3 DMO cadera enferma | 1472,20 0.598
DMO cadera sana | 1489,12 |

4 DMO cadera enferma | 1501,84 0.227
DMO cadera sana | 1527,52

5 DMO cadera enferma | 1492,76 0.468
DMO cadera sana | 1507,20

6 DMO cadera enferma | 1165,96 0.263
DMO cadera sana | 1202,88

- DMO cadera enferma | 1019,64 0.601
DMO cadera sana | 1004,20 |

p:t-student datos relacionados

La DMO se considero igual en todas las areas, en la cadera sana y en la cadera enferma.
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Tabla 43. DMO en cadera sana y enferma a los doce meses, modelo Versys, mujeres, N=24

Media p

1 DMO cadera enferma | 609,13 0.166
DMO cadera sana 637,02

5 DMO cadera enferma | 1047,44 0,003
DMO cadera sana 1155,71

3 DMO cadera enferma | 1398,50 0.142
DMO cadera sana | 150823 |

4 DMO cadera enferma | 1443,50 0.068
DMO cadera sana 1531,71

5 DMO cadera enferma | 1427,29 0,099
DMO cadera sana 1502,83

6 DMO cadera enferma | 1156,27 0,002
DMO cadera sana 1206,57

- DMO cadera enferma | 849,77 <0,001
DMO cadera sana 1013,55

p:t-student datos relacionados

En las areas 2, 6 y 7 existieron diferencias entre la cadera sana y la enferma a los doce

meses, siendo superior la sana. En las demds zonas; 1, 3, 4, 5, se pudieron considerar iguales,

si bien en las dreas 4 y 5 por un estrecho margen.

Tabla 44. DMO en cadera sana y enferma en el preoperatorio, modelo ABG, mujeres N=27

Area Media p

1 DMO cadera enferma | 648,98 0,409
DMO cadera sana 672,19

5 DMO cadera enferma | 1033,74 0.001
DMO caderasana | 118441 |

3 DMO cadera enferma | 1465,30 0.036
DMO cadera sana | 1547,96

4 DMO cadera enferma | 1510,56 0.122
DMO cadera sana | 1585,37 |

5 DMO cadera enferma | 1500,22 0.208
DMO cadera sana | 1565,26

6 DMO cadera enferma | 1169,63 0.038
DMO caderasana | 1252.93

" DMO cadera enferma | 956,26 0.483
DMO cadera sana 976,04

p:t-student datos relacionados
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En las areas 2 y 6 las medias de DMO en la cadera sana y enferma, fueron diferentes,

en el preoperatorio, siendo mayor la de la sana. En las demds areas fueron iguales.

Tabla 45. DMO en cadera sana y enferma a los doce meses, modelo ABG, N=20

Media p

1 DMO cadera enferma | 678,15 0.073
DMO cadera sana 666,78

) DMO cadera enferma | 949,93 0.011
DMO cadera sana | 1212,59|

3 DMO cadera enferma | 1460,82 0.017
DMO cadera sana | 1552,03|

4 DMO cadera enferma | 1511,71 0.015
DMO cadera sana | 1605,39

5 DMO cadera enferma | 1532,45 0.134
DMO cadera sana | 1519,60|

6 DMO cadera enferma | 1223,84 0.073
DMO cadera sana | 1289,45

- DMO cadera enferma | 852,68 <0,001
DMO cadera sana | 1000,47

p:t-student datos relacionados

En las areas 2, 3, 4 y 7 existieron diferencias entre la cadera sana y la enferma a los
doce meses, en las areas 1 y 5, se pudieron considerar iguales y en la 6 se consideraron

iguales por un margen muy estrecho.

2.3.2.4 Comparacion antes de la intervencion y a los doce meses de la igualdad de la
media de la DMO en las mujeres que han recibido protesis ABG frente a las que han

recibido Versys.
En este punto se analizaba si la DMO en las dos cohortes, tomando so6lo las mujeres,

eran iguales en las siete areas de Gruen en el preoperatorio y a los doce meses. Los valores a

comparar se presentan en la tabla 46.
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Tabla 46. DMO en el preoperatorio y a los 12 meses en las 7 areas, por protesis, en mujeres.

Area | Momento de medicion Media DMO p
Versys | ABG
1 Pre 1Q 660,40 | 648,98 | 0,734
12 meses 609,13 | 678,15 | 0,188
) Pre 1Q 1100,16 | 1033,74 | 0,290
12 meses 1047,44 | 949,93 | 0,098
3 Pre 1Q 1472,20 | 1465,30 | 0,917
12 meses 1398,50 | 1460,82 | 0,400
4 Pre 1Q 1501,84 | 1510,56 | 0,773
12 meses 1443,50 | 1511,71 | 0,235
5 Pre 1Q 1492,76 | 1500,22 | 0,790
12 meses 1427,29 | 1532,45 | 0,187
6 Pre 1Q 1165,96 | 1169,93 | 0,950
12 meses 1156,27 | 1223,84 | 0,326
7 Pre 1Q 1019,64 | 956,26 | 0,182
12 meses 849,77 | 852,68 | 0,331

p: t-student datos relacionados

El resultado del contraste es siempre superior a p=0,05. Es decir, las pacientes en
todas las areas de Gruen presentaron niveles iguales de DMO antes de la intervencion y a los

doce meses de la implantacion de la protesis.

e Enelarea 1, en el preoperatorio, la media de la DMO en los pacientes a los que se les
implantd una protesis modelo Versys valia 660,40 y en los que se implanta la protesis
modelo ABG valia 648,98, ambas medias se consideraron iguales, (p=0,734). A los doce
meses tras la intervencion, la media de la DMO en los pacientes a los que se les implant6 una
protesis modelo Versys valia 609,13 y en los que se implanta la protesis modelo ABG valia
678,15, ambas medias se consideraron iguales, (p=0,188). Sefialar que la pérdida en Versys

fue de 51,27 mg/em? y el grupo de ABG aumentaba 29,17 mg/cm’.

e Enel area 2, en el preoperatorio, la media de la DMO en los pacientes a los que se les
implant6 una prétesis modelo Versys era de 1100,16 y en los que se implanta la protesis
modelo ABG valia 1033,74, ambas medias se consideraron iguales, (p=0,290). A los doce
meses tras la intervencion, la media de la DMO en los pacientes a los que se les implant6 una
prétesis modelo Versys valia 1047,44 y en los que se implanta la protesis modelo ABG valia
949,93, ambas medias se consideraron iguales, (p=0,098). En este punto, la media de las

pacientes con Versys disminuy6 62,72 mg/cm’ y en ABG disminuy6 83,71 mg/cm’.
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e Enel area 3, en el preoperatorio, la media de la DMO en los pacientes a los que se les
implant6 una prétesis modelo Versys era de 1472,20 y en los que se implanta la protesis
modelo ABG valia 1465,30, ambas medias se consideraron iguales, (p=0,917). A los doce
meses tras la intervencion, la media de la DMO en los pacientes a los que se les implant6 una
prétesis modelo Versys valia 1398,50 y en los que se implanta la protesis modelo ABG valia
1460,82, ambas medias se consideraron iguales, (p=0,4). La media de DMO en los pacientes
que recibieron Versys disminuy6 en 63,7 mg/cm’ y la de las pacientes con ABG, disminuy6

4,48 mg/cm®.

e Enel area 4, en el preoperatorio, la media de la DMO en los pacientes a los que se les
implant6 una prétesis modelo Versys era de 1501,84 y en los que se implanta la protesis
modelo ABG valia 1510,56, ambas medias se consideraron iguales, (p=0,773). A los doce
meses tras la intervencion, la media de la DMO en los pacientes a los que se les implantd una
protesis modelo Versys valia 1443,50 y en los que se implanta la prétesis modelo ABG valia
1511,71, ambas medias se consideraron iguales, (p=0,235). La media de las pacientes con
Versys a los doce meses era 58,34 mg/cm” menor y la media en ABG aument6 de forma muy

leve en 1,15 mg/cm?.

e Enelarea 5, en el preoperatorio, la media de la DMO en los pacientes a los que se les
implant6 una prétesis modelo Versys era de 1492,76 y en los que se implanta la protesis
modelo ABG valia 1500,22, ambas medias se consideraron iguales, (p=0,79). A los doce
meses tras la intervencion, la media de la DMO en los pacientes a los que se les implantd una
protesis modelo Versys valia 1427,29 y en los que se implanta la prétesis modelo ABG valia
1532,45, ambas medias se consideraron iguales, (p=0,188). La media de las pacientes con

Versys se redujo en 54,47 mg/cm” y en las pacientes con ABG aument6 en 32,23 mg/cm’.

e Encel area 6, en el preoperatorio, la media de la DMO en los pacientes a los que se les
implantd una protesis modelo Versys era de 1165,96 y en los que se implanta la protesis
modelo ABG valia 1169,93, las medias se consideraron iguales, (p=0,95). A los doce meses
tras la intervencion, la media de la DMO en los pacientes a los que se les implantd una
prétesis modelo Versys valia 1156,27 y en los que se implanta la protesis modelo ABG valia
1223,84, las medias se consideraron iguales, (p=0,326). La media de las pacientes con Versys
se redujo en 9,69 mg/cm’ y en las pacientes con ABG aument6 a los doce meses en 53,91
mg/cm’.
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e Enelarea 7, en el preoperatorio, la media de la DMO en los pacientes a los que se les
implant6 una prétesis modelo Versys valia 1019,64 y en los que se implanta la protesis
modelo ABG valia 956,26, ambas medias se consideraron iguales, (p=0,182). A los doce
meses tras la intervencion, la media de la DMO en los pacientes a los que se les implant6 una
prétesis modelo Versys valia 849,77 y en los que se implanta la protesis modelo ABG valia
852,68, ambas medias se consideraron iguales, (p=0,331). La media de las pacientes con
Versys se redujo en 169,87 mg/cm’ y en las pacientes con ABG disminuyé en 103,58

mg/cm’.

Las diferencias que aparecieron al considerar todos los pacientes, hombres y mujeres,
estuvieron condicionadas por el hecho de que a una mayor proporcion de pacientes varones
se les pusiera una prétesis ABG. En este apartado, al analizar s6lo mujeres, las diferencias no
son estadisticamente significativas. Lo cual quiere decir, que con esta muestra las diferencias
pueden ser debidas a la variabilidad que presenta toda determinacion en seres humanos. No
obstante, es conveniente sefialar, que en los pacientes con protesis Versys, la DMO siempre
fue inferior a los doce meses, y en los pacientes con ABG los niveles de DMO aumentaban

en los puntos 1, 4, 5, y 6; s6lo en el punto 2, el descenso fue mayor en pacientes con ABG.
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IV-3. OTROS RESULTADOS

Se analizd en este punto si existia alguna asociacion estadistica entre alguna de las

variables recogidas y el modelo de protesis implantada.
3.1 Dias de descarga total y parcial por tipo de protesis.

Se calcul¢ si la media de dias de descarga total y parcial era igual en los dos tipos de
proétesis. Los estadisticos descriptivos de los pacientes con los dos tipos de protesis fueron los

siguientes:

Tabla 47. Descarga total y parcial por tipo de protesis.

Dias descarga | Versys, N=28 ABG, N=41 p
total
Media 7,00 6,98 0,493
Desviacion 1,155 1,332
tipica
Minimo 4 5
Maximo 10 11
Dias descarga Versys, N=28 ABG, N=41
parcial
Media 106,18 88,49 0,002
Desviacion 26,52 13,2
tipica
Minimo 80 60
Maximo 180 120

Es decir, los pacientes con ABG estuvieron menos dias de descarga parcial de media.
Para descartar que fuera debido a la mayor presencia de hombres en este grupo, se analiz6 si
la descarga parcial era igual en hombres y en mujeres. La significacion de esta prueba de
Mann-Whitney fue p=0,648. Es decir, se aceptaba que los hombres y mujeres tuvieran la
misma descarga parcial, con lo que el mayor nimero de hombres no puede estar influyendo

en el resultado. La media en hombres fue 93,41 dias y en mujeres 96,46 dias.
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3.2 Valoracion del paciente a los 3, 6 y 12 meses en cada tipo de protesis.
En este apartado se analiz la valoracion de los pacientes del resultado de la
intervencion a los tres, seis y doce meses. Los resultados segun el tipo de protesis implantada

fueron los siguientes:

Tabla 48. Valoracion de los pacientes por protesis a los tres meses.

Tipo de protesis Total
Versys ABG
Valoracion a Muy 23 (85,2%) 27 (73,0%) 50
los tres meses satisfecho
Satisfecho 4 (14,8%) 9 (24,3%) 13
Indiferente | O 1(2,7%) 1
Total 27 37 64

En ambas protesis, los pacientes manifestaron positivos, no se registraron respuestas

en las categorias “insatisfecho” o “muy insatisfecho” presentes en el cuestionario.

Tabla 49. Valoracion de los pacientes por protesis a los seis meses.

Tipo de protesis Total
Versys ABG
Valoracion a Muy 25(92,6%) 31 (86,1%) 56
los seis meses satisfecho
Satisfecho 2 (7,4%) 3 (8,3%) 5
Indiferente | 0 2 (5,6%) 2
Total 27 36 63

De nuevo, en ambas protesis, los pacientes manifestaron positivos, no se registraron
respuestas en las categorias “insatisfecho” o “muy insatisfecho” presentes en el cuestionario,

aumento en ambas protesis el porcentaje de “muy satisfecho”.
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Tabla 50. Valoracion de los pacientes por protesis a los doce meses.

Tipo de protesis Total
Versys ABG
Valoracion a Muy 25 (92,6%) 27 (82,8%) 52
los doce satisfecho

meses Satisfecho | 2 (7,4%) 4 (12,1%) 6
Indiferente | 0 1 (3,0%) 1
Insatisfecho | 0 1 (3,0%) 1

Total 27 33 60

Salvo un paciente insatisfecho en protesis ABG, los pacientes manifestaron positivos,
no se registraron respuestas en las categorias “insatisfecho” o “muy insatisfecho” presentes

en el cuestionario.

3.3 Dolor verbal y visual en el preoperatorio, a los 3, 6 y 12 meses en cada tipo de

protesis.

En el grafico 36 se presentan las medianas, diferentes de cero, de la escala de dolor

analogico y visual para cada tipo de protesis, en el preoperatorio, a los tres, seis y doce

mescEs.

Grafico 36. Dolor verbal y visual por protesis.
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En ambas escalas y en ambas protesis se apreciaba el mismo patron. Dolor previo a la

intervencion entre 7 y 8 y reduccion hasta valores de dos y uno a los tres meses, siendo de

cero a los doce meses.




3.4 Puntuacion de la escala de Merle D" Aubigné-Postel en cada tipo de protesis.

En la figura xx se presentan los resultados de la mediana obtenidos de esta escala de

dolor, marcha, movilidad y puntuacion total de los pacientes incluidos en el estudio para cada

tipo de protesis.

Grafico 37. Puntuacion de la escala de Merle D" Aubigné-Postel en cada tipo de protesis.
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En ambos tipos de protesis se presentaron resultados similares. La diferencia de las

medianas nunca fue superior a un punto y la del total del escore a los doce meses fue la

misma para los pacientes que se implantd una protesis Versys, que para las que se implanto

una protesis modelo ABG.
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DISCUSION
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Tras la realizacion de una artroplastia de sustitucion, el proceso de remodelacion 6sea
se modifica al reemplazar una parte del esqueleto por un implante de caracteristicas
mecanicas diferentes. Al colocar un véstago en el canal medular tienen lugar cambios
importantes en la transferencia de cargas, fundamentalmente en la parte proximal del fémur,
de modo que las tensiones en el hueso resultan infranormales en unas zonas y supranormales
en otras. Pero el hueso tiene la capacidad de adaptarse a los cambios de las condiciones
mecanicas siguiendo la llamada “Ley de Wolff” o de la adaptacion funcional del sistema
6se0™; que en el caso concreto de una artroplastia se ha denominado remodelado

periprotésico adaptativo.

Ya desde un clésico trabajo publicado por Engh y cols. *’ se afirma que la atrofia del
calcar indica ausencia de cargas a ese nivel y la hipertrofia cortical adyacente a las zonas con
puentes Oseos se asocia a atrofia proximal por puenteo de fuerzas. Este puenteo de fuerzas,
causado por la nueva distribucion de cargas entre el implante y el hueso, se asocia
clinicamente con resorcion Osea, particularmente en la zona proximal y medial del fémur y
ocurre a través del remodelado adaptativo. Aunque esta pérdida proximal no tiene porqué ser
un problema en cuanto a los resultados funcionales a corto-medio plazo, si es un factor que
contribuye a un posterior aflojamiento, disminuye la resistencia 6sea y complica una futura
revision.

Se ha demostrado en diversos estudios, que la mayoria de estos cambios

32, 65, 104, 105, 1

. , . . ~ 80 .,
remodelativos son mas intensos en los 2 primeros afios , produciéndose

posteriormente pequefios cambios que reflejan la pérdida normal por la edad, si no hay
complicaciones; o mayores pérdidas si aparecen fenomenos de osteolisis periprotésica
relacionados con particulas de desgaste de los elementos de la artroplastia, fundamentalmente

del polietileno'™.

En la actualidad todavia no son bien conocidos los mecanismos que rigen el

remodelado periprotésico, a pesar de la cantidad de estudios experimentales, clinicos y

3, 27, 39, 143, 148

tedricos que se han realizado aunque se acepta que es un proceso multifactorial

que se debe fundamentalmente a factores mecéanicos y biologicos.

Asi, parece que entre los factores biologicos que condicionan el remodelado

periprotésico, el de mayor importancia es la calidad del hueso receptor en el momento de la

140. 143 180 ¢ entre los factores mecanicos, el disefio y material del que estd

94, 139, 154

cirugia®>

constituido el implante
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A pesar del creciente interés en el estudio de la remodelacion dsea, existen pocos
estudios randomizados que la analicen comparando diversos tipos de prétesis. Por otra parte,
estos ultimos afios ha aumentado la cantidad de protesis de cadera disponibles, haciendo muy
dificil para un cirujano o institucion una eleccion. Mientras que tal competencia en el
mercado puede fomentar la innovacion, también genera un problema en el analisis de los
resultados: la modificacion frecuente del disefio de un implante sobrepasa nuestra capacidad
de medir la eficacia mecanica y clinica in vivo de cada cambio.

Asi, Kilgusm, hace mas de una década, recomendaba la realizacion de estudios
longitudinales con comparaciones prospectivas entre pacientes con diferentes tipos de
implantes para comprender mejor las primeras fases de remodelacion dsea.

Los trabajos que presentan las series con mayor numero de pacientes y mayor tiempo

. : -, e 6,34,99, 154,157, 160, 186
de seguimiento realizan una valoracion del remodelado radiogréafica® >* % 15% 137 160 186

Sin embargo, las radiografias, no son suficientes para diagnosticar una pérdida 6sea
precoz, debido a que mas del 30% de la masa 6sea puede perderse antes de que se detecte un

. L 38, 140
cambio radiografico notable™™

. Este método, y los indices semi-cuantitativos que se
derivan, poseen gran variabilidad interobservador, por lo que son considerados poco
sensibles'** '**. Incluso existen estudios que demuestran que para estudios de seguimiento, se
alcanza un indice de concordancia kappa satisfactorio (igual o superior a 0,85) cuando la

pérdida 6sea alcanza el 70% %,

Asi, hasta la introduccion generalizada de las técnicas absorciométricas no se ha
dispuesto de un método preciso, fiable, reproducible y asequible para cuantificar la densidad

6sea alrededor del implante metalico y determinar variaciones minimas de masa 6sea’™ * '

143 o S . .
. Dentro de las técnicas absorciométricas, la DEXA es considerada superior a los otros
métodos absorciométricos en cuanto dosis de radiacion, resolucion de la imagen, coste,

. .., .. 4
tiempo de rastreo y precision de las mediciones’.

L 45
En esta prueba, el error de precision (en torno al 2%) ** ¥ ** es notablemente menor

que la pérdida de masa oOsea esperable en los primeros meses. Este bajo error de precision,
permite una monitorizacion de pequefios cambios, por lo que esta justificado su uso como
prueba diagnoéstica para este proposito.

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

densidad mineral dsea.
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La validez de la densitometria para el estudio de la remodelacion 6sea es maxima
cuando se usa en estudios longitudinales que incluyen una determinacidon preoperatoria, y

. . . : f g : : 27,144, 148
permite realizar comparaciones prospectivas entre distintos tipos de implantes™ ™" ™.

Por todo ello, diferentes autores la han seleccionado para cuantificar, estudiar y

~ . 3,27,35,38,65,71, 89,90, 105, 122, 133, 141, 144, 148, 176, 180, 183
comprender los resefiados cambios™ “ " 7> 7% 7% 71 7 7 T 148 155 T T .

Algunos autores postulan que la presencia de cemento en el canal femoral podria dar

. . 183
lugar a mediciones erroneas .

Los tultimos modelos de densitometros presentan un
programa informatico que es capaz de detectar los dispositivos como las protesis de cadera o
cualquier otro artefacto y excluirlo del analisis®*. Se consulté directamente al fabricante a
este respecto, indicando que el aparato era capaz de excluir del cemento del analisis. Aln asi,
como paso previo a la recogida de datos, procedimos a realizar una sencilla prueba para
descartar un posible sesgo. Se dispuso una cabeza femoral de caddver no tratada con
formaldehido, a la que se le practicd un orificio de forma coénica, junto al fantomas que se
utiliza para la calibracion diaria del aparato. A continuacion se realizaron dos densitometrias
consecutivas: una so6lo con la cabeza femoral y otra con el orificio rellenado de
metilmetacrilato fraguado. Este proceso se repitid una vez mas cinco minutos después.
Pudimos comprobar como las medidas en los cuatro cuadrantes en los que se dividio la

cabeza femoral, fueron similares en ambas mediciones: 1,75% de diferencia entre las

densitometrias, lo que estd dentro del rango de precision del aparato.

Un completo estudio a este respecto es el articulo firmado por Wilkinson, de la
Universidad de Sheffield, en el que se evalua la precision y sensibilidad en la medicion
mediante DEXA de protesis cementadas'®. Llega a la conclusiéon de que si se realiza una
eliminacion manual del cemento durante el andlisis, disminuye la precision, pero su presencia
aumenta la DMO. Creemos que sus conclusiones, sin embargo, no se pueden extrapolar a
nuestro estudio ya que el densitometro de ese trabajo pertenece a una generacion anterior,
que no posee la utilidad SmartScan™, la cual detecta automaticamente el tejido dseo,

excluyendo el resto del analisis.

También creemos que la posible influencia del cemento es en cualquier caso minima,
puesto que contamos con la cadera contralateral como control. En la densitometria
preoperatoria, la cadera “sana” presenta valores superiores estadisticamente significativos en
las areas 2, 3 y 4. Para el resto de las areas se pueden considerar iguales. A los doce meses, la
cadera “sana” presenta valores superiores estadisticamente significativos en todas las areas

excepto en la 1. Si la presencia de cemento incrementase significativamente la densidad o6sea,
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la cadera sana apareceria a los doce meses con una disminucion relativa respecto a la cadera
cementada.

Ademéds, existen multiples estudios que comparan protesis cementadas y no

cementadas y los valores densitométricos no presentan anomalias® 7" 14

, o . , : 2

De todas maneras, la densidad del polimetilmetacrilato no varia con el tiempo® por
lo que, aunque la primera densitometria no fuese tan precisa, las sucesivas mediciones
registran Unicamente las variaciones en la densidad mineral dsea; siendo ademads las dos

cohortes que se comparan entre si, caderas cementadas.

En el presente trabajo, se estudia la evolucién densitométrica de dos disefios
diferentes de vastagos femorales, uno recto y otro anatoémico, pero ambos cementados. Se
analiza esta evolucion referida a las zonas de medicion en las diferentes areas examinadas
(areas de Gruen) . La secuencia de densidades se expresa cronolégicamente para mostrar
los cambios producidos en cada area a lo largo del primer afio, y también comparando las

zonas entre Si.

Inicialmente se realiza un analisis global y posteriormente el anélisis de la evolucion

densitométrica se lleva a cabo en funcion del modelo protésico y del género.

Como paso previo discutiremos los resultados obtenidos del estudio de la muestra en

relacion a las variables personales y las relacionadas con la intervencion.
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VARIABLES PERSONALES Y RELACIONADAS CON LA INTERVENCION.

EDAD.

En nuestra muestra, el rango de edad esta comprendido entre 69 y 85 afios, con una
media de edad de 77 anos. Cifras similares encontramos en trabajos que estudian pacientes a
los que se les implanta una artroplastia cementada por degeneracién artrésica®” > ', En
otros estudios la media etaria disminuye si la muestra pertenece a pacientes a los que se les

: . 1 1 1 1
implanta una artroplastia no cementada’’- % 1%% 17 180,

En el subgrupo de pacientes diagnosticados de necrosis avascular de cabeza femoral,
la edad media no cambia, siendo exactamente 77 anos. Esta enfermedad se produce con
mayor frecuencia entre la 4*-5* década de la vida. Nosotros explicamos esta discrepancia en
nuestra muestra debido a que un elevado porcentaje de estos pacientes son portadores de
artroplastias en edades mas tempranas, no cumpliendo por ello los requisitos para pertenecer

a nuestro estudio.

La media de edad en pacientes con protesis Versys fue de 78,6 y en protesis ABG de
76,2 afios; las medias fueron estadisticamente diferentes (p=0,009). Sin embargo, no se
consideré como un posible factor de confusion, ya que a pesar de la diferencia estadistica,
desde el punto de vista de la relevancia clinica no se puede considerar que dos afios de

diferencia en cuanto a la edad de los subgrupos pueda condicionar evoluciones diferentes.

SEXO.

En cuanto al género de los pacientes, la muestra estaba compuesta por un 25,7% de
hombres y un 74,3% de mujeres. Es decir, la mayoria de los pacientes de la muestra son
mujeres, practicamente 3 de cada 4. A partir de los 55 afios, la enfermedad artrésica afecta de
modo significativo a las mujeres. No sélo su incidencia es mayor en la poblacion femenina,

. . .. . . . 13
sino que también es mds intensa y afecta a mas articulaciones .

En cuanto a la distribuciéon por sexos, discrepamos con la mayor parte de otros
trabajos consultados. Este claro predominio femenino se aprecia en algun otro estudio'’,
pero en general no existen diferencias tan marcadas en cuanto a género. Pero hay que tener
en cuenta que, para esta media de edad, en la poblacion de la que se extrae la muestra, el

porcentaje de hombres también es inferior.
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En las dos cohortes establecidas, el porcentaje de varones que recibieron Versys
(10,7%) fue significativamente inferior al que recibiéo ABG (34,1%). Con lo que la presencia
proporcional de mas hombres en el grupo de ABG podria actuar como factor de confusion al
estar condicionando la evolucion de la DMO. (Tabla 30)

En la mayor parte de los estudios, se considera que el género influye en el remodelado

periprotésico. Hay autores™ 1% 141+ 180

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.

Para evitar este posible factor de confusion, se analizd el género en dos vertientes
diferentes: evolucién de la DMO en hombres y mujeres, solo en préotesis ABG y también

analisis de la evolucion de la DMO s6lo en mujeres en ambos tipos de protesis.

PESO, TALLA E INDICE DE MASA CORPORAL.

En cuanto al peso de los pacientes, éste oscilaba entre 52 y 95 kilos, con una media de

73 kg. de peso.

La altura inferior era de 139 cm. y la maxima 169 cm., con una estatura media de
157,6 cm.

La variable peso es similar a las publicaciones previas consultadas pero la talla de
35,90, 180, 183, 186

nuestra muestra tiende a ser menor

El indice de Masa Corporal (IMC), también conocido como indice de Quetelet, es un
nimero que pretende determinar, a partir de la estatura y la masa, el rango mas saludable de
masa que puede tener una persona. Se utiliza como indicador nutricional desde principios de
1980. El IMC resulta de la division de la masa en kilogramos entre el cuadrado de la estatura

expresada en metros, segin la formula:

MASA (Kg)

IMC =
ALTURA? (m)

En adultos se establece un rango de 18-25 como saludable. Un IMC por debajo de 18
indica desnutricion, mientras que un IMC superior a 25 indica sobrepeso. Por encima de 30

hay obesidad leve, y por encima de 40 hay obesidad moérbida.
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Estos rangos se aplican a personas de entre 25 y 34 afios, y aumentan en un punto por

cada diez afios por encima de 25. Asi, un IMC de 28 es normal para personas de 55-65 afios.

El IMC oscilaba entre 20,3 y 41,7; la media era de 29,5, pudiendo concluir que el
paciente “medio” de nuestra muestra presenta un estado nutricional normal, tras aplicar las
correcciones por edad. Es destacable que en otros estudios consultados, el IMC oscila entre

35, 90, 180, 183, 186

25,3 y 27,5; siempre mas bajo que nuestra muestra aunque sélo un estudio®

presenta una edad media similar, siendo en los demads pacientes mas jovenes.

En cuanto a las dos cohortes, para el modelo Versys, la media fue de 28,6 (Desv.
Estandar = 4,6) y para el modelo ABG fue de 30,14 (Desv. Estandar = 3,5), no siendo estas
diferencias estadisticamente significativas. Por lo tanto, los dos grupos son homogéneos en

cuanto al IMC, no encontrandose diferencias para esta variable.

LATERALIDAD.

En nuestro grupo de pacientes, en el 74,3% el lado afecto fue el derecho, mientras que
en el 25,7% fue el izquierdo. Por sexos, se mantiene idéntica proporcion. (Grafico 1)

Se observa un claro predominio del lado derecho. Resultados que coinciden con un

27, 138

estudio de Cohen sobre artroplastias cementadas u otro estudio de Panisello . En el resto

de la literatura consultada®® *> %°

no se observan diferencias estadisticamente significativas.
La explicacion mas plausible es el azar, debido a la técnica de muestreo consecutivo para la

seleccion de la muestra.

TIPO DE COXOPATIA.

Respecto al tipo de coxopatia que presentaron los individuos en nuestro estudio, se
obtuvo un 82,8% de pacientes afectos de coxartrosis primaria, un 11,4% afectos de necrosis

avascular, un 2,8% de artrosis secundaria y un 2,8% de la categoria “otros”.

Como se refiere en el capitulo relativo a Material y Método, se instaur6 la categoria
“otros” porque en estudios previos las etiologias recogidas en esta categoria representaban

, - e c . 90,138
grupos heterogéneos y no validos para el andlisis estadistico™ " ~".

En lo referente a coxartrosis, la frecuencia es ligeramente superior a las registradas en
. 34,90, 107, 156, 160, 1 .
otros trabajos’* °% 107- 136- 160- 17 "B cyanto a la necrosis avascular, nuestra muestra presenta

un 11,4% de los casos; aproximadamente la mitad de la observada en otros trabajos (en torno
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al 22%) *> ' El motivo es el mismo que el explicado anteriormente: la mayor parte de los
pacientes con necrosis avascular no alcanzan estas edades sin haber sido intervenidos, no
cumpliendo por ello los requisitos para la inclusion en nuestro estudio. Coincidimos asi con
un estudio de Dan®, que, para una edad media de 73,3 afios, presenta un porcentaje del 4%
de necrosis avasculares.

Otros autores prefieren realizar sus estudios con muestras mas homogéneas

. : . . 27,71, 180
incluyendo pacientes afectos tinicamente de coxartrosis™” "~ .

En nuestro grupo de pacientes, al dividir la muestra en subpoblaciones en funciéon de
la coxopatia de base, no se apreciaron diferencias en la edad media de los pacientes, siendo

de 77 afios como se ha visto anteriormente.

La distribucion por sexos dentro de las subpoblaciones de diferentes diagnodsticos no
es habitualmente referida por los autores. En el caso de la coxartrosis constatamos que existe
una preferencia por el sexo femenino, siendo un proceso mas frecuente en las mujeres a partir
de la 6* década". La distribucion por sexos para el grupo afecto de coxartrosis fue de un

27,6% de hombres por un 72,4% de mujeres.

Para el grupo de pacientes afectos de necrosis avascular; respecto al sexo resultd
predominante el sexo femenino (hombres: 25%; mujeres 75%). La edad media en los varones
fue de 73.7 afos por 78,1 afnos en las mujeres. Ambos hechos son interpretados como una
mejor tolerancia a la clinica dolorosa e incapacitante de este proceso al no tener que soportar,
en la mayoria de los casos, la sobrecarga de una actividad profesional fisica, pudiendo

demorar significativamente el momento de la intervencion®.

MOTIVO DE LA INTERVENCION.

En estos ultimos afios la cirugia ha pasado de una toma de decision basada en el
cirujano, a una toma de decision basada en el propio paciente. Con el aumento de la
disponibilidad de informacidn, los pacientes poseen mas conocimientos acerca de la cirugia
que se les ofrece y pueden tomar su propia decision informada. Por esta razén, creimos
interesante el conocer cual era la causa principal que motiva la decision de someterse a la
intervencion. Es notable la ausencia de datos a este respecto en la bibliografia consultada ya
que no hemos encontrado ningtn estudio que refleje la motivacion de los pacientes frente a la
cirugia. El 65,15% de los pacientes de la muestra referian dolor como causa principal y el
34,8%, dificultades en las actividades de la vida diaria. En cuanto a si veian alteradas sus

actividades de la vida diaria; el 48,5%, respondieron que si y un 51,5% no. Es decir, casi la
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mitad de los pacientes manifiestan que notan dificultades para realizar actividades de la vida
diaria, pero so6lo poco mas de un tercio lo ven como el principal motivo para someterse a la

intervencion. La mayoria de los pacientes (dos de cada tres) deciden intervenirse por dolor.

CIRUJANO.

Existe comun acuerdo en considerar a la técnica quirirgica como un factor muy
importante en la supervivencia de una artroplastia® 1% 160165,

Por eso se introdujo esta variable, para estudiar (y evitar) algin posible sesgo de
confusion. En nuestra muestra esta variable se encuentra distribuida de forma bastante
uniforme. El 64% de los cirujanos (16 de un total de 25) intervinieron 1 o 2 pacientes. Un

cirujano intervino 10 pacientes (14,5%) y dos intervinieron 6 pacientes (8,7%) cada uno. No

se observo relacion estadistica entre el cirujano y la posterior evolucion clinica.

TIPO DE CEMENTACION.

Desde hace tiempo se sabe que un manto dptimo de cemento esta entre los mas importantes
factores para la longevidad de un véstago cementado® *® ' ' En nuestra muestra, la
cementacion fue de tercera generacioén en cinco casos (7,2%), y de cuarta en el resto, 64
casos (92,8%). En este grupo de 5 casos no se han observado diferencias pero es un numero
escaso de pacientes y con un tiempo de seguimiento insuficiente para detectar las eventuales

variaciones.

DIAS DESCARGA TOTAL, DIAS DESCARGA PARCIAL.

La media de dias descarga total fue de 7 dias, mientras que para la descarga parcial, la media

fue de 95 dias.

Se calculd si la media de dias de descarga total y parcial era igual en los dos tipos de
proétesis. Para los dias de descarga total, la media fue similar en los dos tipos protésicos; pero
en cuanto a la descarga parcial, se encontraron diferencias: 106 dias para la protesis Versys y
88,5 para la ABG. Es decir, los pacientes con ABG estuvieron 18 dias menos de descarga
parcial de media. Esta diferencia fue estadisticamente significativa (p= 0,002). Para descartar
que fuera debido a la mayor presencia de hombres en este grupo, se analiz6 si la descarga
parcial era igual en hombres y en mujeres. La media en hombres fue 93,41 dias y en mujeres

96,46 dias.
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La significacion de esta prueba de Mann-Whitney fue p=0,648. Es decir, se acepta
que los hombres y mujeres tuvieron la misma descarga parcial, con lo que se concluye que el

mayor nimero de hombres no puede estar influyendo en el resultado.

Puesto que la edad media es de 78,6 afios para la protesis Versys y 76,2 para la ABG;
la explicacion mas plausible es que estos 2,4 afios de diferencia, para estos grupos etarios,
pueden explicar que los pacientes con protesis ABG permanezcan menos dias de descarga
parcial que los portadores de Versys. De todas maneras, creemos que serian necesarios

estudios posteriores para concretar este punto.

VALORACION DE RESULTADOS A LOS 3,6 Y 12 MESES.

Una limitacion importante en la literatura disponible es la escasez en cuanto a la
evaluacion subjetiva de los resultados. De hecho, s6lo excepcionalmente la literatura sobre el
reemplazo de cadera proporcionaba evidencia de los resultados basados en la satisfaccion del
paciente (resultados subjetivos). Sin embargo, actualmente, se considera que la opinion
subjetiva del paciente es un factor tan importante o mas que los datos objetivos recogidos por
el cirujano®’.

La categoria mas repetida en los tres momentos, es la de “muy satisfecho”; 78,1%,
88,8% y 86,6% respectivamente. S6lo un paciente refirid estar “insatisfecho”, lo hizo a los 12

meseEs.

Al afio, el 86,6% de los pacientes refieren estar muy satisfechos, un 10% estan

satisfechos, un 1,6 % refieren sentirse indiferentes y un 1,6% insatisfechos.

En cuanto a los resultados segun el tipo de protesis implantada, se aprecia un mayor
porcentaje de pacientes en la categoria “muy satisfecho” en los pertenecientes al modelo
Versys para los tres momentos (Tablas 48, 49 y 50). Ante este inesperado resultado, para
descartar que fuera debido al menor nimero porcentual de hombres en este grupo,
analizamos esta variable en funcion del sexo. Se constatdé que los hombres presentan
porcentajes mas bajos en la categoria “muy satisfecho” en los tres momentos, pero esta
diferencia no es estadisticamente significativa por muy escaso margen (p= 0,06). Se concluye
que los hombres presentan tasas de satisfaccion inferiores a las mujeres y que la mayor
proporcion relativa de aquellos en la cohorte ABG provoca este resultado. Quiza los varones
tengan unas expectativas mas altas o probablemente su actividad fisica previa fuese mayor.
Para extraer conclusiones mdas firmes serian deseables estudios posteriores, con mayor

tamafo muestral o de caracter multicéntrico.
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Si se puede concluir sin ningun género de duda que, ya sea por la mejoria del dolor
y/o por un aumento en la calidad de vida, practicamente la totalidad de los pacientes de la

muestra refieren una clara satisfaccion.

DOLOR VERBAL Y VISUAL.

Se ha constatado que, en la literatura médica en general, la escala analdgico-visual
(EVA) o su variante mas actual, la escala numérica verbal (ENV), siguen siendo los
instrumentos mas utilizados en la actualidad para el abordaje de la medicion del dolor. Estos
instrumentos de valoracion subjetiva de la intensidad o severidad del dolor percibido, han
sido caracterizados como faciles de utilizar, sencillos de comprender, sensibles y

reproducibles, permitiendo al paciente expresar la severidad de su dolor’’,

Creimos interesante valorar el dolor mediante estas dos escalas para asi comparar la
correlacion de ambos sistemas, en pacientes generalmente afiosos en los que es primordial

realizar valoraciones ficilmente comprensibles.

En los trabajos revisados, apenas se hace mencion al estudio de dolor de manera
especifica; como maximo se valora en el contexto de una escala clinico-funcional. Tan sélo
hemos encontrado el trabajo de Grant en el que, ademds de la escala de Harris, presenta

resultados con la EVA’!.

La medicion del dolor mediante la ENV y la EVA se realizé en el momento previo a

la intervencion, a los tres, seis y doce meses.

El dolor previo a la intervencion, tanto el verbal como el visual, presentd valores
cercanos a 7. La media en la escala verbal fue de 7 y en la visual de 6,8. A los tres y seis
meses la media llegd a niveles muy bajos, hasta 1 o 1,5 y practicamente se anuld la
percepcion del dolor a los 12 meses tanto en la ENV, como en la EVA, siendo la media en las
dos escalas de 0,6. (Grafico 6)

Se analiz6 si este patron era diferente segun el tipo de prétesis implantada. En ambas
escalas y en ambas protesis se apreciaba el mismo patrén. Dolor previo a la intervencion
puntuado entre 7 y 8; y reduccion hasta valores de 2 y 1 a los tres y seis meses, siendo

practicamente de 0 a los doce meses. (Grafico 36)

No existen, pues, diferencias entre ambas cohortes en cuanto a dolor a lo largo del

primer afio.

También se ha podido constatar la alta correlacion entre ambas escalas.
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VALORACION CLINICA SEGUN LA ESCALA DE MERLE D’AUBIGNE-
POSTEL.

Para valorar los resultados de las artroplastias se utilizan diferentes sistemas de
evaluacion. Los mas usados se basan en los resultados clinicos y sobre todo en la mejoria de
la funcion articular, deambulacion y dolor. A ellos se asocian los controles evolutivos de
imagenes radiograficas y, mas recientemente, densitométricas.

Existen diferentes sistemas de evaluacion funcional; entre los mas usados en cirugia
de cadera estan la escala de Merle DAubigne—Postel y la escala de cadera de Harris; aunque
existen otros mas generales como el WOMAC (Western Ontario and McMaster Universities
osteoarthritis index), SF-36, etc.

Para la valoracion inicial y seguimiento evolutivo del paciente se eligid la escala
clinico-funcional de Merle D‘Aubigné—Postel™ por reflejar, a nuestro juicio, las
caracteristicas mas definitorias del estado evolutivo de la patologia de la cadera (dolor,
capacidad de deambulacioén y movilidad) de un modo rapido y facil de cuantificar.

Se optd por esta escala al considerar que proporciona suficiente informacion
funcional en cada momento evolutivo, simplificando al méximo la anamnesis; ademas, la
posible influencia que pueda ejercer el observador en su valoracion es escasa. Asi, diversos
autores consultados en la bibliografia emplean esta escala evolutiva en sus respectivos
trabajos™ 30: 8990 174,179

Otros autores utilizan en sus estudios para la valoracion clinica y funcional, la escala
de cadera de Harris, considerandose mas completa’"” '% '°°. Sin embargo, no se justifica el
empleo de una u otra escala en los diferentes trabajos consultados, aunque se ha observado
cierta preferencia por la escala de Merle D’ Aubigné en estudios con caracter multicéntrico y
con un elevado nimero de casos™. Esto se justifica por ser una escala facil de aplicar, con
escasa variabilidad intraoperador y ser sensiblemente mas rapida en su utilizacion que la
escala de Harris cuando se precisa manejar un niimero elevado de pacientes.

Existe incluso algin autor que utiliza ambas escalas de valoraciéon en el mismo
estudio'™.

Ademas, segun un estudio reciente las correlaciones entre la escala de cadera de
Harris y la escala de Merle d’ Aubigné-Postel son excelentes. En este estudio ambas escalas
demostraron correlaciones casi idénticas'*°. En nuestra muestra, los pacientes partian de una
valoracion total de 11 puntos (3 para dolor, 3 para capacidad de deambulaciéon y 5 para
movilidad), lo que se considera un resultado “regular”. En la valoracion a los 3 meses, ésta

ascendio a 16 puntos (5 para dolor, 5 para capacidad de deambulacion y 6 para movilidad), lo
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que se considera un resultado “muy bueno”. A los 6 meses, la puntuacioén fue la misma que
para los tres meses; lo que refleja una estabilizacion clinica, y a los 12 meses se aprecid aun
una leve mejoria, alcanzdndose una puntuacion de 17 (6 para dolor, 5 para capacidad de
deambulacion y 6 para movilidad). Esto significaria que, al afio, segin los pardmetros de la
escala, los pacientes intervenidos no refieren dolor, son capaces de deambular sin baston pero
con cojera leve y la movilidad articular permite una flexion de mas de 90° con una abduccion
de al menos 30°. (Grafico 7)

La puntuacion del dolor en el preoperatorio no se vio influenciada por sexo de los
pacientes. Tampoco hubo diferencias entre coxartrosis y necrosis, cuyas medias respectivas
fueron 2,9 y 2,87.

Para la capacidad de deambulacion, tampoco se apreciaron diferencias significativas
al analizar la coxopatia base entre las patologias a estudio. Sin embargo, en cuanto al sexo,
los varones tuvieron una puntuacion levemente mayor en el preoperatorio; 3,58 de media
frente a 2,8 para las mujeres. Esta diferencia se habia anulado al afio, presentando los varones
5,2 y las mujeres 5,3.

Al considerar la movilidad articular en el preoperatorio no se encontraron diferencias
entre las subpoblaciones de sexo. Al dividir la poblacion en funcion del tipo de coxopatia,
tampoco se apreciaron diferencias, al mostrar que los pacientes afectos de coxartrosis
puntuaban 4.8 puntos y los afectos de necrosis 4.5 puntos.

Al intentar relacionar la evolucion clinica con la variable “motivo de la intervencion”,
encontramos que para los pacientes que referian dolor como causa principal, la puntuacion
global a los 12 meses fue de 16,94 y para los que referian dificultades en las actividades de la
vida diaria fue de 16,35. Esta diferencia no se puede decir que sea estadisticamente
significativa (p= 0,05).

Realizando el analisis segun el tipo de proétesis, en ambos tipos de protesis se
presentaron resultados similares. La diferencia de las medianas nunca fue superior a un punto
y la puntuacion total a los doce meses fue la misma para los pacientes a los que se implanto
una proétesis Versys, que para los que se implant6 una protesis modelo ABG. (Grafico 37)

Asi, las tres caracteristicas (dolor, capacidad de deambulacion y movilidad articular)
de la escala funcional de Merle D"Aubigneé no mostraron diferencias significativas con
ninguna de las variables del estudio; concluyendo que estas caracteristicas se afectan mas por
el proceso evolutivo propio de la enfermedad especifico de cada caso, que por las variables

del estudio.
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VALORACION DENSITOMETRICA.

Tras una exhaustiva busqueda bibliografica no hemos encontrado ningun estudio
similar al descrito en este trabajo: estudiar la evolucion densitométrica de dos tipos diferentes

4 . . 7 . 1 14
de véstagos cementados. Existen estudios que comparan protesis no cementadas’ '** 1%,

35, 71, 122, 144

modelos cementados frente a no cementados o series unicas de artroplastias

cementadag™ 27 65 176 180,183

Inicialmente, comentaremos la evolucion densitométrica en ambas caderas (enferma y
contralateral), de manera global, en las siete areas de Gruen.

Posteriormente, el analisis de la evolucion densitométrica se lleva a cabo en funcion
del modelo protésico y del sexo. No se realizd un andlisis en funcion de la edad ya que la
muestra era muy homogénea y no permitia su estratificacion por edades: todos los pacientes
se hallaban en un rango etario de 16 afios.

Tras la bisqueda bibliografica, hemos podido comprobar que no es frecuente™ % '%*
138 180 Galorar la evolucion densitométrica en funcién de variables que pueden influenciar en
el capital 6seo inicial, como el sexo, el modelo protésico, la edad o el IMC; siendo por tanto,

dificil comparar valores obtenidos en este estudio con otros semejantes.

DMO GLOBAL.

Primero discutiremos los resultados densitométricos de las caderas enferma y sana
contralateral, globalmente, sin analizarlos en funciéon del modelo protésico o del sexo.

. 121, 1 1 . .
En total acuerdo con diversos autores’” '*' 3% 180 consideramos de crucial

importancia el conocer la densidad de masa dsea del fémur previa a la intervencion, con el
fin de conocer las posibles modificaciones que puedan ejercer sobre la situacion inicial la
intervencion quirurgica realizada y, con posterioridad, la propia artroplastia. Sin embargo, no
es frecuente esta medicion preoperatoria y la mayoria de los trabajos consultados no recogen

3,27, 35, 65, 71, 107, 109, 122, 144, 176, 183

las cifras de densidad de masa 6sea en el preoperatorio , Sino

que realizan la primera determinacion densitométrica en el postoperatorio inmediato.

Tras el andlisis estadistico se vio que la densidad mineral de la cadera enferma es
distinta a la de la sana en todas las areas y en todos los momentos (p<0,001), por lo tanto, las

diferencias son estadisticamente significativas. (Grafico 8)

A los tres meses de postoperatorio, se aprecid un descenso en todas las areas que iba

del 16% en el area 2 al 7,5% en el area 4. Esta pérdida general de masa 6sea a los 3 meses se
. ., S . 27,65,179, 1
atribuye a la agresion quirargica y al periodo de descarga®’ 17 1%,
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A los seis meses, se aprecid una recuperacion progresiva en todas las areas excepto en
el area 7, que acumulaba una pérdida del 26,3%. Esta recuperacion fue estadisticamente

significativa en las areas 1, 2, 3 y 4.

Al final del primer afo, todas las dreas presentaban descensos respecto de la
densitometria preoperatoria pero, salvo en el area 7 que tenia una pérdida del 23,8%, el resto
de los descensos eran poco acusados, casi alcanzandose en algunas d&reas cifras
preoperatorias.

En este punto, los diferentes trabajos consultados difieren en los resultados. Hay

. T . r 1 1
autores que comunican una pérdida progresiva en todas las areas® '’® %

y otros refieren
resultados similares al nuestro, presentando zonas en cuyo remodelado no hay pérdida neta
de masa osea’”** 1% Georges®, por ejemplo, utiliza la DEXA para cuantificar la pérdida
6sea en fémur proximal tras implantar una protesis total cementada de cadera en 41
pacientes. Realiza las determinaciones en el primer dia postoperatorio, a los 3 meses, al afio y
a los 2 anos. Encuentra que, hasta los 3 meses, hay un descenso generalizado, posteriormente

comienza una recuperacion a nivel distal (4reas 3, 4 y 5) que continua hasta los dos afios, en

que todas las areas se han recuperado excepto el area 7.

Venesmaa'™ realiza un interesante estudio, aunque tan solo de 17 protesis
cementadas, con un seguimiento medio de 5 afios. Realiza determinaciones densitométricas
en el preoperatorio, en el postoperatorio inmediato, a los 3, 6, 12, 24, 36 y 60 meses.
Encuentra una disminucion del 5-18% en todas las areas a los 3 meses, que continud a los 6,

para posteriormente estabilizarse. La mayor pérdida fue en el area 7 (25% el primer afio).

En cuanto a la cadera contralateral ‘“sana”, diversos estudios demuestran la
importancia que representa su estudio, con el fin de describir el patron de densidad de masa
Osea considerado como control, y cdmo varia éste a lo largo de un afio, en funcion de las

variables clinicas consideradas, excepto la intervencion®™ % 107 13¥,

Los valores preoperatorios de cadera sana, fueron superiores en todas las areas a la
cadera enferma salvo en el area 1; pero esta superioridad sélo fue estadisticamente
significativa en las areas 2, 3 y 4. A los doce meses, todos los valores densitométricos son
mas claramente superiores en la cadera sana, ya que estas diferencias son estadisticamente

significativas en todas las zonas salvo en el area 1.

Al estudiar la evolucion de la cadera sana a lo largo de un afio, ninguna variacion en
las diferentes areas es estadisticamente significativa, ya que el porcentaje medio de variacion

fue del 2%. Estas variaciones cuantitativas son tan pequefias que incluso pueden
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corresponder al error estandar del densitometro (cifrado en torno a 1.8%) por lo que carecen
de valor clinico. Estos resultados son los esperables dado el intervalo de tiempo considerado,
ya que en 12 meses la posible variacion fisiologica de la masa dsea es muy sutil. La pérdida
de masa 6sea se ha cifrado en torno al 2% anual, por lo que no se recomienda realizar

estudios de osteoporosis en periodos menores de 12-14 meses™. (Grafico 9)

DMO SEGUN PROTESIS.

La hipdtesis principal de nuestro estudio es que la evolucién densitométrica varia a lo
largo del tiempo segun el tipo de protesis. Para ello se realizé un andlisis estadistico para
cada modelo por separado, a continuacién se compararon entre si y posteriormente con la

cadera sana.

La protesis de vastago recto se implantd en 28 pacientes (40,6%); y la protesis de
vastago anatémico fue implantada en 41 pacientes (59,4%). De éstos, 31 pacientes (44,9%
del total) recibieron ABG hibrida, y en 10 (14,5% del total) se cement6 el cotilo. En cuanto al
analisis de la evolucion de la DMO, se ha englobado en un mismo grupo a los pacientes con

vastago ABG, tengan el cotilo cementado o no, ya que nuestro analisis se limita al fémur.

En ambos modelos se aprecia el mismo patrén general: disminucion en todas las areas

a los tres meses con una posterior recuperacion progresiva, mas o menos marcada.

Estas variaciones fueron estadisticamente significativas en todas las areas para el

modelo Versys, mientras que para el modelo ABG, lo fueron en las areas 2, 5, 6 y 7.

Al comparar las protesis entre si, se aprecia que los valores densitométricos en el
preoperatorio son superiores en los pacientes con protesis ABG en todas las areas. Pero tras
el andlisis estadistico, s0lo existen diferencias estadisticamente significativas en el area 6
(p=0,006). A los doce meses, excepto en el area 2, el resto de los valores también son
superiores en la protesis ABG, pero la diferencia s6lo es estadisticamente significativa en el
area 5 (p=0,049), aunque para las areas 1, 4 y 6 la diferencia no fue estadisticamente

significativa por escaso margen.

En general, las asunciones de igualdad de medias fueron muy ajustadas en los dos

momentos de medicion, salvo para las areas 2 y 7. (Tabla 29)

Es destacable que para la protesis Versys, al afio la mayor pérdida se daba en el area 7

(14%) mientras que se produce una ganancia minima del 2,2% en el area 6.

Para la protesis ABG, al afio la mayor pérdida también se daba en el area 7 (12,1%)
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Estos resultados son coincidentes con el resto de la literatura. EI mayor descenso en el

area 7 es referido de manera generalizada en todos los trabajos consultados™ 273> % 10%- 144

Dan™ por ejemplo, realiza un analisis cuantitativo sobre 50 véastagos (cementados o
no) usando la DEXA, al mes y al ano. Encuentra las mayores pérdidas con un predominio
proximal: principalmente el area 7, seguida de las areas 2 y 6. La DMO de la cadera

contralateral no cambio significativamente (disminucion del 0,1%).

Al comparar cada cohorte con su cadera contralateral, los resultados fueron similares
al analisis global previo: en el momento preoperatorio, para ambos modelos protésicos, eran
mayores las cifras densitométricas en la cadera sana, en todas las areas, salvo en la 1; pero no

era ninguna estadisticamente significativa.

A los doce meses, la cadera contralateral de los pacientes con el modelo Versys
seguia presentando cifras superiores en todas las areas de Gruen, siendo significativo en las
areas 2, 6 y 7. Para los pacientes con ABG, como en el preoperatorio; también salvo en el
area 1, en el resto fueron mayores las cifras para la cadera contralateral. En las areas 2, 3,4y

7 las diferencias fueron estadisticamente significativas.

DMO SEGUN SEXO.

Los valores de masa Osea preoperatorios se vieron notablemente influidos por la
variable sexo. Asi, la masa dsea femoral mostr6 diferencias estadisticamente significativas en
todas las zonas del estudio con valores mas elevados en los hombres que en mujeres. La
diferencia sigue un gradiente de proximal a distal, siendo méaximas estas diferencias en las
zonas diafisarias. Estos resultados indican que existe una notable diferencia de densidad de

masa Osea entre sexos comparable a la que muestran estudios epidemiologicos realizados

159, 88, 161 90, 109, 138

sobre poblacion norma o en estudios acerca del remodelado 6seo

A los doce meses, las diferencias a favor de los hombres se mantienen, pero son algo
menos notables; de hecho, dejan de ser significativas (por escaso margen) en las dos areas

mas proximales, la 1y la 7.

Al analizar la distribucion de las dos cohortes segiin el sexo de los pacientes, se
observd que el porcentaje de varones que recibieron Versys (17,6%) fue significativamente
inferior al que recibio ABG (82,3%), por lo que la presencia de mas hombres en el grupo de
ABG podia estar condicionando la evolucion de la DMO, ademas del tipo de protesis.

Ademads, en numeros absolutos, solo existian 3 casos de varones con protesis modelo Versys.
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Por lo tanto, puede considerarse el sexo como un sesgo de seleccion en el andlisis de la
evolucion densitométrica. Para evitar este factor de confusidon, se analizara la posible

influencia del sexo de dos maneras diferentes:

e evolucion de la DMO en hombres y mujeres, solo en protesis ABG.

e evolucion de la DMO so6lo en mujeres en ambos modelos protésicos.

Ademas del sexo, otra variable que a priori, podia resultar un sesgo de seleccion era
la edad, puesto que estd claramente establecido que a mayor edad, menor densidad mineral
5sea > 88 161

La media de edad en los pacientes portadores del modelo Versys era de 78,6 y en
ABG de 76,2 anos. Al comparar la edad media de ambas cohortes, las medias fueron
estadisticamente diferentes (p= 0,009). Sin embargo, como hemos dicho anteriormente, no se
consideré como un posible factor de confusion, ya que a pesar de la diferencia estadistica,

desde el punto de vista de la relevancia clinica no se considerd que dos afios de diferencia en

cuanto a la edad de los subgrupos pudiese condicionar evoluciones diferentes.

Al observar la evolucion densitométrica del modelo ABG, se aprecia en ambos sexos
un descenso a los tres meses con una posterior recuperacion densitométrica en todas las
areas, pero siempre las mujeres presentan valores inferiores. (Graficos 19 y 20)

Para las mujeres, existieron diferencias estadisticamente significativas en las zonas 2,
5, 6, 7. Este patron es el mismo que se observo al analizar por tipo de protesis, sin categorizar
por sexos, por lo que la presencia de varones en esta cohorte no distorsiona los resultados,
dando mayor consistencia interna al estudio.

Por el contrario, los hombres que recibieron la protesis modelo ABG, no presentaban
cambios estadisticamente significativos en la DMO en ningtn punto del fémur. El resultado
de los varones puede estar condicionado por el escaso tamafio de muestra que presentaba este
subgrupo (14 casos).

Al comparar ambos grupos entre si, llama la atencion el hecho de que, exceptuando el
area 2, en el resto de las zonas los hombres presentan una mayor pérdida porcentual. Las
mayores diferencias las encontramos en el area 6 (11,7%), 1 (9,2%) y 5 (8,9%); en el resto no
son significativas.

Algunos autores'*® '*

27,109

refieren una mayor pérdida de densidad mineral 6sea en

mujeres. Otros autores no encuentran diferentes patrones de remodelacion segun sexos y
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también hay estudios que aprecian una mayor pérdida 6sea en torno a vastagos femorales en
varones % 1%,

Herrero” en un trabajo sobre 109 artroplastias de apoyo metafisario (modelos ABG I
y II), encuentra para el area 6 una diferencia favorable a las mujeres del 8,77% a los 12
meses (incrementos del 2% en varones y del 10,77% en mujeres).

En un reciente trabajo de otro autor espafiol’®

publicado en la Revista de Ortopedia y
Traumatologia en 2007, se estudia la remodelacion o6sea alrededor de 73 vastagos no
cementados (modelo ABG II), realizando una densitometria anual durante 5 afos. El primer
afio se encuentra un aumento en ambos sexos, mas acusado en mujeres. En concreto una
diferencia porcentual media de 8,6% favorable a las mujeres. Posteriormente, la tendencia en

las mujeres es mas irregular respecto al comportamiento en los hombres. Finalmente, a partir

del cuarto afio, existe un descenso en ambos sexos, si bien mas acusado en mujeres.

Se ha sugerido que el aumento del turn-over 6seo con balance negativo por la
osteoporosis postmenopausica, podria ser responsable de la mayor pérdida de DMO en
mujeres; pero dada la edad media de nuestra muestra, la osteoporosis que presentan los
pacientes es la tipo II o senil, que aparece a partir de los 70 afios. En este tipo de
osteoporosis, la insuficiencia estrogénica no juega un papel primordial, siendo mas
importante el envejecimiento y el déficit mantenido de calcio™ ** ¢

Al comparar cada grupo con su cadera contralateral, a los doce meses, para el grupo
de los varones, la cadera contralateral seguia presentando cifras superiores en todas las areas

de Gruen, siendo significativo en las areas 2, 6 y 7. Para las mujeres, las cifras para la cadera

contralateral también fueron superiores excepto en las areas 1 y 5.

Finalmente, para estudiar el patrén remodelativo en los dos modelos protésicos sin la
posible influencia distorsionadora de la variable sexo, se compararon ambas prétesis so6lo en

el grupo de mujeres.

En todas las areas y para las dos proétesis, se observo el mismo patrén general:

descenso a los tres meses con una posterior recuperacion densitométrica.

En el modelo Versys, las diferencias fueron estadisticamente significativas en todas

las areas.

En el modelo ABG, las diferencias fueron estadisticamente significativas en todas las

areas exceptola 1,3y 4
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Se debe sefialar que ambos resultados aparecen iguales al considerar las dos cohortes
sin estratificar la muestra por sexos, con lo que la consistencia interna de los resultados es

valida.

Al comparar las protesis entre si; se establece que en el preoperatorio, no se puede
considerar que la DMO sea diferente en ninguna area, concluyéndose que las dos muestras
provienen de poblaciones con la misma distribucion. A los 12 meses, sin embargo, salvo en
el area 2, siempre son mayores los valores densitométricos a favor de la protesis ABG,

aunque ninguno es estadisticamente significativo.

Son remarcables los pequefios incrementos de la DMO en el modelo ABG, que

afectan a las areas 1 (4,5%), 4 (0,1%), 5 (2,1%) y 6 (4,6%).

Respecto a estos incrementos, varios autores encuentran resultados similares. Cohen®’
utiliza la DEXA para estudiar una protesis total cementada modelo Charnley en 20 pacientes
durante un ano. Encuentra un patrén de remodelacion 6sea temprana mas marcada en fémur
proximal, y cambios distales mas tardios que muestran una inversion de los patrones de carga
ya que, al afio, encuentra una disminucion del 6,7% en el area 7 y un aumento del 5,3% en el

area 4.

Kim en un estudio publicado en 2007 presenta un estudio densitométrico en 100
caderas con un seguimiento de 5 afios encontrando un incremento medio de 6,9% al final del

o . 109
seguimiento en areas 2,3,4y5 .

Citamos también a Dan que presenta un incremento en el area 1 del 1,2% * o el ya
comentado trabajo publicado en la Revista de Ortopedia y Traumatologia este afio™®, en el

que se comunica un incremento medio del 9,5% el primer afio.

Tanto en este andlisis como en el realizado sin estratificar la muestra por sexos, a los

doce meses se comprueba:
En el modelo Versys, las mayores pérdidas suceden en las areas 1 y 7.
En el modelo ABG, las mayores pérdidas suceden en las areas 2y 7.

Nos ha parecido llamativo el mayor descenso en el area 2 (zona metafisaria infero-
externa) para el modelo anatoémico que para el modelo de vastago recto: En el area 2, en el
preoperatorio, la media de la DMO en los pacientes a los que se les implantd una proétesis
modelo Versys era de 1100,16 y en los que se implanta la prétesis modelo ABG valia
1033,74, ambas medias se consideraron iguales, (p=0,290). A los doce meses tras la

intervencion, la media de la DMO en los pacientes a los que se les implantd una protesis
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modelo Versys valia 1047,44 y en los que se implanta la protesis modelo ABG valia 949,93;
también ambas medias se consideraron iguales, (p=0,098). En este punto, la media de las
pacientes con Versys disminuyd 62,72 mg/cm’ y en ABG disminuyo 83,71 mg/cm’.

Porcentualmente las disminuciones fueron de 4,8% y 8% respectivamente.

Aunque estadisticamente hablando, las cifras no sean diferentes, el que el area 2 sea
una de las zonas con mas pérdida, nos plantea algin interrogante. En teoria, la configuracion
anatomica del vastago ABG y el disefio de su region metafisaria, favorecen la transferencia
de cargas a las zonas mds proximales, lo que se traduciria en un menor descenso de la DMO
respecto a las zonas mas distales. De hecho, salvo para esta area parece que este objetivo se
ha logrado ya que en el modelo de vastago recto las areas que presentan mayor pérdida son la
7, 1 y 2. Mientras que en el modelo de vastago anatomico, las areas 1 y 6 presentan un
aumento de la DMO del 4,5%. El area 6 (zona metafisaria infero-interna) se corresponde con
la zona teodrica de mayor fijacion del vastago, por lo que este aumento traduciria los cambios
en la nueva distribucion de cargas con una consiguiente estimulacion osteogénica.

Este hecho podria ser debido a un menor apoyo del vastago ABG en la zona

metafisaria externa respecto a la zona metafisaria interna™.

Las cifras densitométricas apuntarian a que en el modelo ABG, el remodelado
adaptativo ha sido mas favorable en el area 1 que en la 2.

Para las zonas mas distales, el remodelado ha sido el esperado, segin estudios

. 38,90, 129, 140, 180
previos™ T

. En el vastago recto, estas areas son las que proporcionalmente, menos
DMO han perdido. Mientras, en el vastago anatdmico esta inversion de los patrones de carga

no esta tan clara.

Al comparar ambos modelos con sus respectivas caderas contralaterales, se aprecia un
patron muy similar al andlisis previo, que incluia a los hombres: mayores cifras generalizadas

para la cadera sana en el preoperatorio y a los doce meses.

Somos conscientes del escaso tiempo de seguimiento que presenta nuestra serie y
pensamos que esta es la principal limitacion para permitir extraer conclusiones mas firmes.
Sin embargo esto nos anima a continuar desarrollando esta linea de investigacion para
disponer de datos con mayor tiempo de seguimiento, en el que el remodelado 6seo haya

evolucionado completamente.
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Para este tipo de estudios prospectivos, acerca del remodelado periprotésico, un
seguimiento de 12 meses no permite extraer conclusiones definitivas sino mas bien, apuntar

tendencias que tendran que ser refrendadas tras un seguimiento a mas largo plazo.

216



CONCLUSIONES
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1.- La absorciometria dual radiografica (DEXA) es un método valido para

determinar y cuantificar el remodelado periprotésico.

2.- El disefio del vastago determina patrones de remodelacion adaptativa dsea

diferentes, segun su morfologia.

3.- La densidad de masa oOsea de los pacientes estd condicionada
fundamentalmente por el género. En el sexo femenino la DMO media es
significativamente menor en las dos caderas analizadas. Sin embargo, es en el varon
donde se observd un descenso mas significativo de la DMO al comparar ambas

caderas.
4.- Para estudios prospectivos acerca del remodelado periprotésico, son necesarias
determinaciones mas alla de los doce meses, cuando los fendmenos adaptativos han

sido plenamente establecidos.

5.- La causa principal que motiva la decision de someterse a la intervencion es el

dolor, mas que la merma en las actividades de la vida diaria.

6.- Tras una artroplastia de cadera cementada mejoran el dolor, la capacidad de

deambulacion y la movilidad articular del paciente.

7.- La gran mayoria de los pacientes estan satisfechos tras la intervencion pero los

hombres presentan tasas de satisfaccion inferiores a las mujeres.
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TABLA 1. Moédulo de elasticidad de diferentes materiales en Gigapascales (GPa).

HUESO
0,3 TITANIO 80-110
ESPONJOSO
POLIETILENO 1,5 HIDROXIAPATITA 120
PMMA 2-3 ACERO 200
TANTALIO 3 CROMO-COBALTO 220
HUESO ,
15-17 ALUMINA 380
CORTICAL
TABLA 2. Coeficientes de friccion.
Metal-metal 0.15-0.35
Polietileno-acero 0.07-0.12
Polietileno-cromo/cobalto | 0.05-0.11
Polietileno-ceramica 0.05
Ceramica-ceramica 0.06
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TABLA 3.  Dosis de radiacion recibida para densitometro Lunar LUNAR DPX-NT™,

AREA DE ESTUDIO FENOTIPO DOSIS (mRem)

columna grueso 4,1
estandar 2,0

delgado 0,5

fémur grueso 4,1
estandar 2,0

delgado 0,5

total grueso 0,03
estandar 0,02
delgado 0,02
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Apnl!‘xdn:

Nombre Sexo

Hospital ) Fecha de nacimiento Ne Historia
Miguel Servet ARIACION...ooeocreresrsrsesosrsscr e

Dormicilio.

Servicio de Traumatologia

y Cirugia Ortopédica Pablacion. Teléfono.

DOCUMENTO DE CONSENTIMIENTO INFORMADO PARA
PROTESIS ARTICULAR DEL MIEMBRO INFERIOR

153720 ;SO OO PSP O OO RSP SPS PSRRI (nombre y dos apellidos del paciente),
[ afios de edad. '
D./D* OO XEOEED (nombre y dos apellidos del representante legal),
1)) PRI , en calidad de (representante legal, familiar, allegado).
DECLARO:

' Que e! Dr./Dra.

(nombre y dos apellidos del facultativo que proporciona la informacion) o
me ha explicado que es conveniente proceder, en mi situacion, a una PROTESIS ARTICULAR DEL MIEMBRO
INFERIOR.

1. El prepésite principal de. la intervencion consiste en aliviar el dolor e intentar mejorar la funcién articular.

N

_La intervencion precisa de anestesia, que serd valorada por ¢l Servicio de Anestesia.

w

_La intervencion consiste en sustituir la articulacion enferma y reemplazarla por una prétesis articular que pucde
ser con o sin la utilizacion de cemento dependiendo de las circunstancias del paciente.

S

. Toda intervencién quirirgica, tanto por la propia técnica operatoria como por la situacién vital de cada paciente
(diabetes, cardiopatia, hipertension, edad avanzada, anemia, obesidad..), lleva implicita una serie de
complicaciones comunes y potencialmente serias que podrfan requerir tratamientos complementarios, tanto
médicos como quirtirgicos, asf como un minimo porcentaje de mortalidad.

W

. Las complicaciones de la intervencion quirargica para PROTESIS ARTICULAR DEL MIEMBRO INFERIOR
pueden ser: ‘ ‘

a) Enfermedad tromboembdlica.

b) Fractura del hueso huésped durante la intervencion o més tardfamente.

¢) Lesion de los vasos adyacentes.

d) Lesién de los nervios adyacentes.

e) Infeccién del implante, que obligarfa a la extraccion de los componentes si el tratamiento antibidtico
fracasa.

f)  Luxacion de la prétesis que puede exigir su reduccién e incluso cambio.

g) Aflojamiento de la protesis o desgaste de los componentes que implicaria la necesidad de recambia, con
peores resultados que la implantacion inicial.

h) Osificaciones periprotésicas dolorosas o anquilosantes.

i) Rigidez articular.

) Menos frecuentemente pueden presentarse complicaciones cardiopulmonares, gastrointestinales,
urolégica y confusién mental postoperatoria, sobre todo en enfermos de edad avanzada.

k) Pueden presentarse asimismo parélisis, cojeray acortamiento del miembro.

1) Puede ser necesaria la transfusion de sangre, que sera valorada por el Servicio de Hemoterapia.

Por mi situacién actual el médico me ha explicado que pueden aumentar riesgos o complicaciones como

03.378

FIGURA 8. Documento del consentimiento informado. Anverso.
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6. Si en el momento del acto quirirgico surgiera algiin imprevisto, el equipo médico podra variar la técnica
quirurgica programada.

He comprendido las ‘explicaciones que se me han facilitado en un lenguaje claro y sencillo y el facultativo que me
ha atendido me ha permitido realizar todas las observaciones y me ha aclarado todas las dudas que le he planteado.

También comprendo que, en cualquier momento y sin necesidad de dar ninguna explicacién, puedo revocar el
consentimiento que ahora presto.

Por ello, manifiesto que estoy satisfecho con la informacion recibida y que comprendo el alcance y los riesgos del
tratamiento.

Y en tales condiciones

CONSIENTO: ‘
Que se me realice PROTESIS ARTICULAR DEL MIEMBRO INFERIOR.
En Zaragoza, a de e dE 19 e -
EL MEDICO EL PACIENTE
LR crrerrrerrrrrorrrrmrorroos |88 @ Bcrrrrrermoreromromrroen
REVOCACION
D./D? 3 (nombre y dos apellidos del paciente),
de......... afios de edad.
D./D* (nombrey dos apellidos del representante legal),
)5) 1) EOSOTO , en calidad de (representante legal, familiar, allegado).
Revoco el consentimiento prestado en fechay no deseo proseguir el tratamiento, que doy con esta

por finalizado.

En Zaragoza, a de de 19 ..........
EL MEDICO EL PACIENTE
Fdo. 08 crrrrorrorrrer®

FIGURA 9. Documento del consentimiento informado. Reverso.
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