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Introducción

La artroplastia de cadera es uno
de los procedimientos más común-
mente usados23 y se refiere al reem-
plazo de la articulación completa o
parcial de la cadera por un implan-
te protésico y podemos agruparlas
en dos grupos47:

• La hemiartroplastia que com-
prende el reemplazo de la ca-
beza del fémur por una próte-
sis, al mismo tiempo que se re-
tiene el acetábulo natural y el
cartílago acetabular. 

• Y el reemplazo total de cadera
o artroplastia total de cadera
(ATC) comprende el reempla-
zo del acetábulo además de la
cabeza del fémur.

La descripción física genérica-
mente conocida de una prótesis de
cadera para artroplastia total de ca-
dera, cementada o no, comprende
fundamentalmente dos partes, res-
pectivamente un elemento femoral
o vástago, destinado a ser insertado
en el canal medular del fémur a sus-
tituir y, que lleva en su extremo li-
bre una cabeza esférica y un cotilo
colocado al nivel de la cavidad coti-
loidea de la pala ilíaca o acetábulo
de la articulación considerada y des-
tinada a recibir la cabeza esférica de
dicho elemento femoral.

Más precisamente, este cotilo está
formado por dos partes distintas: 

• una cúpula denominada de
“soporte”, destinada a ser in-
sertada en la cavidad cotiloidea
de la pala ilíaca.

• y un núcleo o implante deno-
minado “de rozamiento”, des-
tinado a insertarse en la cúpula
de soporte y, cuya cara interna
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ortopédica ha pasado de la cemen-
tación en hueso a fijación directa
en busca de la osteointegración de
la prótesis articular de cadera. Esto
gracias al desarrollo de nuevos vás-
tagos y copas acetabulares mejo-
rando la calidad y longevidad del
implante, véase como ejemplo la
Figura 1.

de forma semiesférica está des-
tinada a recibir la cabeza esféri-
ca del elemento femoral.

Actualmente existen numerosos
tipos de prótesis con distinta evo-
lución histórica35, así por ejemplo
en la década de los 70 y continuan-
do a través de siglo XXI la cirugía

Figura 1. Muestra de prótesis totales de cadera desde los años 70
(a-c) Implantes desarrollados por el francés Lord Gerald. (d-e) Implantes diseñados por

Tronzo. (f-s) Primera generación diferentes diseños de prótesis con vástagos sin cemen-
tar. (t) Roy-Camille vástago y copa universal. (u) Vástago Omnifit. (v)  Copa en tornillo
de rosca. (w) Larry Dorr, prótesis APR con vástago proximal. (x) Vástago diseñado en

base a muestra de fémures. (y-z) Optifix, con revestimiento de titanio en cuello.
Fuente: Leonard FP (2007). The Adult Hip.



Estas prótesis deben soportar los
esfuerzos en actividades normales,
caminar o subir escaleras, las cuales
supera cuatro veces el peso corpo-
ral del individuo implantado y en
algunos casos 10 veces, por ejem-
plo ante un tropezón. En la Figura
2 se representa como la prótesis so-
porta la resultante de carga sobre la
copa acetabular y en la Figura 3 se
reflejan los movimientos que cual-
quier prótesis de cadera actual
debe favorecer9,41.

El rango de amplitud9 flexión-ex-
tensión está en 46º-45º, abducción-
aducción 12º y rotación interna-ex-
terna 12º. Siendo la diferencia de
fase entre flexión-extensión y ab-
ducción-aducción de !/2. 

Desafortunadamente si se produ-
ce una fisura en la prótesis, el orga-
nismo no va a poder repararla y la
fisura seguirá creciendo hasta la ro-
tura de la prótesis, de ahí que para
las prótesis sea necesario usar meta-
les, cerámicas, polietilenos u otros
materiales de alta resistencia, pero
también deben cumplir otra condi-
ción, y es que sean compatibles con
el propio organismo, lo que llama-
mos biocompatibilidad. Los mate-
riales desarrollados para implantes
protésicos son validados por normas
estándar como la American Society
for Testing and Materials (ASTM) y
la International Standards Organi -
za  tion (ISO). Estás normas estándar
cubren propiedades físicas y quími-
cas básicas las cuales están en per-
manente desarrollo para ayudar a
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Figura 2. 
Posición de carga (Resultante L) sobre la

copa acetabular y la cabeza femoral de
una prótesis (Paul 1976). 

Fuente: Journal of Biomechanics. Saikko V y
Calonius O (2002). 

Figura 3. 
Representación de los movimientos de la cadera y movimientos de rotación en prótesis

de cadera derecha por ángulos de Euler.
Fuente: Calonius O (2002).

guiar a la industria en la fabricación
de los implantes ortopédicos apoya-
dos por los organismos científicos,
técnicos y jurídicos15. Vemos mate-
riales normalizados en la Tabla 1.

Además los líquidos del organis-
mo son muy corrosivos y la corro-
sión del implante presenta dos in-
convenientes  principales, el pri-
mero es que esa corrosión debilita
la pieza y el segundo es que el ma-
terial disuelto puede ser perjudicial
para el organismo, con riesgo de
aparición de complicaciones o tu-
mores cancerígenos25.

Las características mecánicas de
los vástagos son otro punto impor-
tante en el diseño y de las aleacio-
nes de titanio la más utilizada es la
aleación de titanio, aluminio y va-
nadio (Ti6Al4V). Ésta presenta ex-
celente resistencia a la corrosión, es
altamente biocompatible y el mó-
dulo de elasticidad es aproximada-
mente la mitad que otras aleacio-
nes, por lo que transmiten mejor la
carga al hueso y disminuyen el
efecto de stress. Las aleaciones de

titanio permiten recubrimientos
con bolas o mallas que favorecen la
osteointegración (fijación secunda-
ria), con uso de surcos longitudina-
les profundos para reducir la rigi-
dez torsional y la resistencia a la
torsión28,43. Las aleaciones de tanta-
lio, relativamente nuevas en im-
plantes articulares, presentan pro-
piedades similares  al titanio; eleva-
da biocompatibilidad y un módulo
de elasticidad menor que las alea-
ciones de acero y cromo-cobalto,
pero su superficie permite una ma-
yor porosidad, lo que favorece la
penetración ósea, es decir mayor
osteointegración. Hoy se utiliza
principalmente en el componente
acetabular de prótesis de cadera
para implantes en pacientes jóve-
nes con el objeto de conseguir un
mejor anclaje de la prótesis y una
menor tasa de aflojamiento. Su uso
está aumentando aunque se ve li-
mitado por su alto precio.

Un dato que refleja la compleji-
dad del tema tratado es que actual-
mente se disponen de más de
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sación, luego interesa que el límite
de compensación sea lo más am-
plio posible y donde un contacto
total alrededor de todo el implante
va a ser poco probable. Por eso la
rotura de una prótesis diafisaria se
produce siempre cerca del límite
de compensación y una prótesis
acetabular hemisférica elástica ten-
drá siempre un límite de compen-
sación más amplio que otra rígida.
Por supuesto, un límite de com-
pensación estrecho con sobrecarga
conducirá más rápidamente a la in-
estabilidad que en el caso de un lí-
mite de compensación amplio41,62.

La rigidez del implante es otro
factor fundamental a considerar,
por lo que es conveniente colocar
un implante resistente pero no tan
rígido, ni tan elástico, tal que per-
mita que las cargas se transmitan al
cemento y de ahí al hueso de la
manera más natural posible, ya que

14.000 referencias y con un total de
más de 200 modelos de vástagos y
de casi 200 modelos de componen-
tes de cotilos26. Y que cada prótesis
independiente de que sea cementa-
da, no cementada o híbrida además,
independientemente del diseño y
tipología, viene a sustituir a una ar-
ticulación en forma de par fricción,
entendido este como resistencia al
movimiento entre dos cuerpos en
contacto, y genéricamente los prin-
cipales son: metal-metal, metal-po-
lietileno, metal-poliuretano, metal-
cerámica, cerámica-polietileno, y
cerámica-cerámica.

En el implante de las prótesis se
busca limitar el movimiento relati-
vo del implante, que se entiende
como el desplazamiento reversible
de un implante rígido frente a un
hueso, menos rígido y que se pro-
duce por la deformación elástica
del hueso sometido a la presión.

Podemos disminuir este movi-
miento relativo mediante las si-
guientes opciones62:

• Disminuyendo la deformación
elástica del hueso (menor car-
ga).

• Con implantes más ajustados al
hueso.

• Colocación de los implantes
situados lo más cerca posible
del eje del hueso.

• Mediante implantes más elásti-
cos para adaptarse a la defor-
mación del hueso y seguirlo
dentro de sus posibilidades
elásticas.

En la práctica clínica habitual se
debe buscar un contacto perfecto
entre el implante y el hueso sin te-
jido de interposición, es decir un
paso a través del punto neutro
compensado o límite de compen-

BIOMATERIALES APLICADOS EN LOS COMPONENTES DE ARTROPLASTIAS CONTEMPORANEAS.

Ref. ASTM Nombre C.artic C.estructural Fijación C.artic C.estructur Fijación

F-67 Ti x xa xa

F-75 Rev. CoCr x x X x x 

F-90 Forj. CoCr x x X x x

F-136 Ti6Al4V x x x x

F-560 Tantalio x xa xa

F-1295 Ti6Al7Nb x x

F-1314 High N SS xb xb

F-1472 Forj. Ti6Al4V x x

F-1537 Forj. CoCrMo x x X x

F-1713 Ti13Nb13Zr x x x x

F-1813 Forj. Ti12Mo6Zr2Fe x x x x

F-2066 Forj. Ti15Mo x x x x

F-2384 ZR2.Nb5 xd xc

F-451 PMMA x X x

F-648 UHMWE x x X

F-1579 PAEK X x

F-603 Al2O3 (alúmina) x x X xc

F-1185 CaHAP(Hidroxipatita) x x

F-1873 ZrO2-Y-TZP (óxido zircornio) xb xb xb xb

F-2393 ZrO2-Mg-PSZ (óxido zircornio mag) xb xb xb xb

(a) Aplicado a diferentes substratos de aleaciones
(b) No usado en USA. 
(c ) Usado como componente modular sobre vástago de aleación
(d) Usado sólo con UHMWPE 
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Tabla 1. 
Biomateriales aplicados en los componentes de artroplastias contemporáneas.

Fuente: The Adult Hip. Lippincott Williams & Wilkins 2007.
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independencia del método de fija-
ción del implante, luego parece
que los pacientes con densidad mi-
neral ósea disminuida antes de la
cirugía presentan mayor riesgo de
pérdida ósea adicional después de
la artroplastia total de cadera, con o
sin cemento38.

Respecto a la carga de la prótesis
sobre la pelvis podemos decir que
se producen cargas más altas en el
cemento y el hueso esponjoso
cuando se emplea un componente
acetabular de polietileno con pared
fina y cuando se ha extirpado el
hueso subcondral. Una copa de
polietileno con pared gruesa, de 5
mm o más, comparada con otra de
pared fina tiende a reducir las car-
gas en el hueso esponjoso, de
modo similar a lo observado con el
soporte metálico. La conservación
de hueso subcondral en el acetábu-
lo, así como el empleo de una copa
con soporte de metal o una copa
de polietileno con pared gruesa,
disminuyen los niveles máximos de
carga en el hueso esponjoso de la
pelvis. El empleo de un compo-
nente todo de polietileno con pa-
red gruesa y la conservación de
hueso subcondral del acetábulo
son dos medidas que parecen pro-
porcionar un compromiso satisfac-
torio, sin inducir protección exce-
siva frente a la carga ni concentra-
ción de las cargas28,41.

Para lograr una fijación exitosa y
duradera de los implantes al hueso,
es necesaria una meticulosa y ade-
cuada técnica quirúrgica. Existen
dos métodos distintos para la fija-
ción a largo plazo de los implantes:
la fijación cementada y la fijación
no cementada. La combinación de
ambas se denomina fijación híbri-
da (comúnmente acetábulo no ce-
mentado y componente femoral
cementado)3,34. Luego las prótesis o
cualquiera de sus componentes po-
demos fijarlas al hueso mediante
cemento, polimetilmetacrilato
(PMMA), en este caso tendremos
las prótesis cementadas. Si la fija-
ción es por integración del im-
plante en el hueso, por osteointe-
gración, tendremos las prótesis no
cementadas, gracias al desarrollo de
nuevas superficies protésicas12.

una adecuada transferencia de car-
gas al fémur proporciona un estí-
mulo fisiológico para mantener la
masa ósea y prevenir la osteoporo-
sis por desuso.

Un vástago largo y rígido fijado
con firmeza en la diáfisis proximal
del fémur mediante cemento o su-
perficie porosa reduce la carga en
el hueso y en el cemento del tercio
proximal del fémur, lo que puede
producir una protección conside-
rable frente a la carga y remodela-
ción ósea por reabsorción de esta
región del fémur11,28,41.

En cuanto al relleno proximal
por parte del vástago, se ha encon-
trado que tanto en implantes ce-
mentados como en no cementados
el área de mayor disminución de la
densidad mineral ósea se corres-
ponde con la cortical medial proxi-
mal38. Si una prótesis tiene un collar
que asienta en la superficie de cor-
te del cuello, se postula que la car-
ga axial del hueso ocurrirá en esa
zona. Sin embargo, desde el punto
de vista técnico es difícil obtener
este contacto directo del collar o el
cemento con la superficie de corte
del hueso. El collar también pro-
porciona un medio simple para de-
terminar la profundidad de la inser-
ción del componente femoral, aun-
que la visión es interferida tempo-
ralmente por la extrusión del ce-
mento. La utilidad del collar en los
componentes femorales no cemen-
tados es más discutible, puesto que
puede evitar el asentamiento com-
pleto del vástago, con lo que éste
queda suelto en el momento de la
implantación. Aunque el collar en
teoría distribuiría las cargas de una
forma más fisiológica hacia la cor-
tical medial. Los vástagos no ce-
mentados producen generalmente
tensiones en el hueso más fisiológi-
cas que las causadas por los vástagos
totalmente cementados, depen-
diendo del tamaño del vástago y de
la extensión de la superficie porosa.
Un vástago mal encajado con collar
puede producir tensiones proxima-
les mayores que las existentes en un
fémur intacto y es que las conse-
cuencias de un vástago suelto anu-
lan cualquier beneficio potencial de
la carga proporcionada por el co-

llar. El acuñamiento distal del vásta-
go produce descenso excesivo de la
carga proximal y debe evitarse. El
acuñamiento proximal de un im-
plante sin collar puede generar ten-
siones circunferenciales excesivas,
responsables de fracturas intra y
postoperatorias del fémur proxi-
mal28,41.

La protección frente a la carga
del fémur proximal es más pronun-
ciada cuando se ha empleado un
vástago de diámetro grande. Dado
que la resistencia a la flexión de un
vástago es proporcional a la cuarta
potencia de su diámetro; aumentos
pequeños del diámetro del vástago
producen un incremento mucho
mayor de la resistencia a la flexión.
Cuando el vástago se ha fijado
dentro del fémur mediante pene-
tración ósea, la carga es soportada
preferentemente por la estructura
más rígida y el hueso del fémur
proximal recibe menos carga20,21.
Así pues la forma del vástago afec-
ta a la transferencia de cargas al
hueso, tal que investigadores como
Mallory et al. (1996) han visto que
en revisiones de tres tipos diferen-
tes de vástagos delgados de Titanio
presentan una incidencia de atrofia
ósea de la parte proximal del fémur
de sólo un 6% de las 748 artroplas-
tias revisadas frente a las pérdidas
óseas proximales tan graves encon-
tradas en los pacientes con vástagos
cilíndricos que ocupan toda la diá-
fisis37,41.

Es difícil determinar el grado de
protección frente a la carga acepta-
ble en el contexto clínico, sin em-
bargo la pérdida ósea no suele pro-
gresar después de un período de 2
años. Y aunque la protección fren-
te a la carga proximal no afecta en
forma adversa a los resultados clí-
nicos iniciales, la combinación de
remodelación ósea y osteolisis sub-
siguiente puede predisponer a frac-
tura trocantérea28.

La pérdida ósea proximal vendrá
dada por el estado y calidad del
hueso alrededor del implante pre-
vio a la cirugía. Así se ha demostra-
do una relación fuerte entre la
densidad mineral ósea en el fémur
opuesto y el porcentaje de pérdida
mineral en el fémur operado, con
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Artroplastia total de cadera
cementada

Así la artroplastia total de cadera
cementada, por mejora de la técni-
ca de cementación, se ha converti-
do en un procedimiento seguro y
reproducible31, tal que actualmente
hay resultados a largo plazo de di-
seños tradicionales como la próte-
sis de Charnley29,63. Y para el caso
de la fijación del implante femoral
o vástago, cuando se logra un man-
to de cemento adecuado, se puede
obtener resultados con permanen-
cia del implante de hasta el 90% a
20 años54, particularmente se tie-
nen datos del vástago Exete65 con
tasas de supervivencia a 10 años del
100%.

Hay dos aspectos fundamentales
que determinan la durabilidad de
una artroplastia total de cadera: la
capacidad de fijación de los im-
plantes al hueso y la duración del
par articular protésico que ha evo-
lucionado31:

• La fijación de los implantes, la
superficie articular

• Y el abordaje quirúrgico.

En cuanto a la fijación de los im-
plantes cementados se considera
que el manto de cemento es ade-
cuado cuando se envuelve con un
espesor de 1,5-2 mm el implante
femoral dentro del canal, sin grie-
tas o defectos de llenado en la in-
terfaz cemento-hueso, cemento-
implante o en su espesor. El manto
de cemento debe situarse hasta 1
cm por debajo de la punta del im-
plante femoral55. Y para lograr un
correcto manto de cemento, la téc-
nica de cementación debe ser ade-
cuada y precisa; lo más importante:
oclusión o taponamiento del canal
femoral aproximadamente 1 cm
por debajo de la posición de la
punta del implante femoral; presu-
rización del cemento dentro del
canal femoral, e introducción del
vástago femoral en el centro del
canal presurizado54. Se debe ocluir
de manera efectiva el canal porque
si no ocurre un libre flujo del ce-
mento distal y acaba en un inade-

cuado manto de cemento, con ex-
cesiva migración distal. Para la
oclusión del canal se han utilizado
tapones óseos tomados del frag-
mento de la cabeza y preferente-
mente los tapones artificiales22. De
ellos hay dos tipos: los materiales
absorbibles y los no absorbibles
(polietileno). Una vez ocluido el
canal, se debe verificar que esté
seco, sin sangre o coágulos, lo que
se logra con un lavado agresivo,
preferentemente con dispositivos
de lavado pulsátiles54. Con el canal
en condiciones adecuadas, se intro-
duce el cemento utilizando una
pistola de presurización que per-
mite aplicar el cemento a presión y
de forma retrógrada54. Finalmente,
se introduce el vástago femoral en
el canal presurizado con cemento.
Los implantes modernos cuentan
con dispositivos centradores para
asegurar que su posición final sea
en el centro del manto de cemen-
to. Para el adecuado funciona-
miento de las copas acetabulares
cementadas, se debe lograr un
manto de cemento sin defectos al-
rededor del implante de 1,5-2 mm
de espesor. Al igual que para lo co-
locación de los implantes femora-
les, se debe obtener una superficie
ósea seca y sin coágulos en el ace-
tábulo para la adecuada fijación del
cemento, y como hemos indicado
los implantes acetabulares cemen-
tados cuentan con espaciadores
para lograr un manto homogéneo
alrededor de ellos14.

Además el cemento óseo plantea
los problemas de la suficiencia me-
cánica y de la tolerancia biológi-
ca62.

Hay tres factores que determinan
la tolerancia biológica del cemen-
to: La magnitud de la emisión tér-
mica en la polimerización, la libe-
ración del monómero que es tóxi-
co para los tejidos y las reacciones
alérgicas teóricamente posibles. Ha
habido cambios en los diseños y
materiales de las diferentes prótesis,
pero no ha habido sustanciales
cambios en el cemento. Y es que el
cemento está compuesto por poli-
metilmetacrilato (PMMA). El ce-
mento actual es el de los llamados

de cuarta generación e incluye una
preparación del cemento al vacío
(para evitar la existencia de burbu-
jas de aire)64. Algunos cementos in-
corporan un componente antibió-
tico, siendo usados sobre todo en
revisiones y demostrando tener un
ratio alto en la relación coste-efec-
tiva50,52.

En contraposición, el uso del ce-
mento, debido a sus características
biológicas y mecánicas ante los es-
fuerzos tensiles da lugar a una pro-
blemática específica y a veces de
difícil control dado que es un ma-
terial interpuesto entre tejido vivo
y prótesis de cadera, tal que tendre-
mos41,64:

• El problema de la insuficiencia
mecánica: Las complicaciones de
las prótesis totales cementadas se
deben ante todo a la elección del
implante incorrecto y a técnicas
de implantación inadecuadas.
Aquí puede desempeñar un pa-
pel importante la insuficiencia
mecánica, que no la biológica del
cemento. Según la localización,
el cemento se verá sometido a
compresión, tensión o esfuerzo
cortante. A menudo, se alternan
la compresión y la tensión por-
que lo que se exige de él es una
resistencia constante a la fatiga.
El módulo de elasticidad del ce-
mento se encuentra en los 300
Kp/mm2, y por tanto, por encima
del módulo del polietileno, apro-
ximadamente al nivel del hueso
esponjoso y unas 10 veces por
debajo de la cortical. Así el peso
corporal, la rigidez de la pelvis y
la rigidez y resistencia del lecho
óseo de la cúpula determinan el
tamaño de la superficie que so-
porta la presión, en cuya región
puede predominar un paso de
punto neutro compensado debi-
do a la elasticidad del conjunto
cemento-polietileno, ya fuera de
esta zona se produce un paso de
punto neutro descompensado, o
sea, unos movimientos relativos
de reabsorción del anclaje óseo y
formación de una membrana de
tejido conjuntivo. Dada la defor-
mación elástica del hueso some-
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tido a la carga y a la elasticidad
del cemento se consigue absor-
ber una parte del movimiento
relativo que puede esperarse por
la diferencia de rigidez entre las
partes, manteniéndose la capaci-
dad de deformación elástica y
plástica por debajo del límite de
fractura y determinada por la ca-
pacidad de absorción de energía
del cemento. Luego una sufi-
ciencia mecánica a largo plazo
sólo se puede esperar de un an-
claje del cemento homogéneo62.

• Consecuencias particulares del
cemento en el sitio de su im-
plantación.

• Disrupción de la estructura de
superficie del implante de ce-
mento por depleción monomé-
rica. Debido a que el cemento se
convierte en una pasta tras batir-
lo y debe insertarse en el lecho
óseo en estado líquido o como
máximo en estado fácilmente
maleable. La polimerización del
monómero todavía no se ha
completado en este punto y al-
gunos monómeros libres todavía
están presentes, estos tienen una
gran afinidad por la grasa o ma-
teria orgánica que la contenga, lo
que hace que estas partículas se
disuelvan hacia fuera de las capas
superficiales del cemento dentro
de este tipo de materia. La capa
de cemento contacta con el teji-
do quedándose sin monómeros,
por lo que no hay suficientes
monómeros para unirse al polvo
de polímeros. Los granos de pol-
vo se aislan o permanecen en
contacto con la mayor parte de la
masa de cemento mediante es-
trechos puentes. El resultado es la
disrupción de la estructura de la
superficie del cemento, que
equivale a un aflojamiento mecá-
nico. Bajo cargas funcionales de
la interfase entre el cemento y el
hueso, los granos individuales o
conglomerados de polvo de ce-
mento pueden derrumbarse y
originar el inicio de la fragmen-
tación del cemento64.

• Necrosis alrededor del cemento:
El calor generado durante la po-
limerización del monómero

(más de 56ºC) se conduce a los
tejidos circundantes y el monó-
mero que se desprende del ce-
mento es además citotóxico. Por
lo que aparte del inevitable tras-
torno de la circulación sanguí-
nea, como resultado de la prepa-
ración del lecho para el implan-
te, el calor de la polimerización y
la toxicidad del monómero con-
tribuyen a la formación de áreas
de necrosis en la médula ósea ad-
yacente y en el hueso en su in-
terfase con el cemento. Como
parte de un proceso de curación,
estas áreas de necrosis se reem-
plazan por nueva médula ósea vi-
tal, nuevo tejido óseo y tejido
conectivo.

• Contracción o encogimiento de
la polimerización: De manera
opuesta a lo afirmado por
Charnley en cuanto a que el ce-
mento se expande en el lecho del
implante, lo que realmente se
produce es una contracción al
endurecerse el monómero por la
polimerización. Esta disminu-
ción es relativamente pequeña,
pero puede llevar a la formación
de una estrecha separación o fi-
suración de la interfase entre el
cemento y el hueso, con la re-
ducción del esperado contacto
íntimo64. El fenómeno de la po-
limerización está ligado de forma
inevitable a una pérdida de volu-
men. Esta pérdida será pequeña si
hay suficiente liberación del ca-
lor. Tenemos pues un doble inte-
rés en querer obtener unas capas
de cemento relativamente finas,
porque su menor disminución
de volumen no se debe solamen-
te a razones de proporcionalidad,
sino que también a la optimiza-
ción en la liberación del calor
que es mejor cuanto más fina es
la capa de cemento62.

Debemos tener en cuenta las si-
guientes consideraciones que afec-
tan a las propiedades del cemento64:

• Inclusiones líquidas, aire y/o san-
gre en el cemento: Los pliegues y
las laminaciones del hueso junto
con la sangre no afectan de ma-

nera adversa a la fuerza de unión
y de compresión del implante de
cemento. Pero inclusiones im-
portantes de aire, sangre y otros
líquidos reducen la fuerza mecá-
nica del cemento, si no pueden
escapar. Esto se puede evitar con
un drenaje efectivo.

• Conversión del lecho del im-
plante: con la implantación de la
prótesis, la médula ósea y el te-
jido óseo adyacente al cemento
mueren. El tejido necrótico in-
mediatamente se va reemplazan-
do por tejido vital. La cavidad
medular se rellena con médula
ósea, con neovasos. El hueso ne-
crótico se sustituye por hueso
nuevo, pero no llega a la interfa-
se con el cemento en todas las
áreas, de forma que una vez que
todo el hueso nuevo se forma el
soporte que proporciona es me-
nor que el que había inmediata-
mente tras la implantación. En
cambio, la médula ósea y el hue-
so están separados del cemento
por una capa de tejido conecti-
vo que tiene un grosor variable
y de manera intermitente pre-
senta células gigantes de cuerpo
extraño.

• Pueden formarse microfisuras
bajo cargas funcionales empe-
zando desde la periferia de gra-
nos de polímeros individuales,
burbujas de aire o inclusiones del
medio de contraste en la interfa-
se del cemento y el tejido. Estas
fisuras se propagan en continuos
canales desplazándose en la red
de la matriz secundariamente
polimerizada. El resultado es la
fragmentación del manto de ce-
mento de forma progresiva con
el tiempo. Las células y el tejido
conectivo crece dentro de las
grietas y según éstas van crecien-
do la función de soporte del ce-
mento para la prótesis a la que
está sirviendo de anclaje se va
perdiendo. La posterior fragmen-
tación puede desencadenar una
reacción de cuerpo extraño por
parte de las partículas liberadas
en la interfase cemento-prótesis,
que se acompaña de formación
de granulomas y osteolisis62.
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• Aparición de separación y fractu-
ras del manto de cemento: el
manto de cemento alrededor de
la prótesis tiene un módulo de
elasticidad mucho más bajo que
el metal, especialmente las supe-
raleaciones. Las fuerzas axiales y
torsionales actúan sobre la próte-
sis para desplazarla del cemento,
sobre todo en las zonas proxima-
les (1 y 7 de Gruen, ver Figura 4)
donde el hueso es más débil. La
respuesta de estas fuerzas es bas-
tante variable y depende de fac-
tores como la forma, tamaño y
acabado de la superficie del im-
plante. El manto de cemento es
especialmente vulnerable en
aquellos sitios donde las fuerzas
tensiles son altas, como en la zona
lateral (carga en varo) y anterior
(carga torsional). Se pueden des-
arrollar grandes grietas en estas
áreas que son visibles en las radio-
grafías simples. La pérdida de
contacto íntimo entre la superfi-
cie del metal y el cemento se de-
nomina separación (“debon-
ding”). El movimiento dentro del
manto de cemento causa desgas-
te por abrasión. Otra manera de
entender este fenómeno es cono-
ciendo que las cargas axiales cau-
san un alto estrés en el cemento,
y que en cambio actúa como
fuerzas tensiles. Cuando la parte
externa de la capa de cemento se
encuentra firmemente contenida
y agarrada por el lecho óseo estas
fuerzas pueden dirigirse directa-
mente al hueso y compensar las
débiles propiedades tensiles del
mismo, sin embargo si la estruc-
tura circundante al cemento se
sustituye por tejido conectivo de
barrera, el cemento no puede so-
portar las fuerzas tensiles y se
rompe, entonces las fracturas se
producen en el cemento y la pró-
tesis se afloja. En estudios de revi-
siones y en autopsias de prótesis
cementadas se evidenció que en
100% de las autopsias y 92% de
las revisiones había fenómenos de
“debonding” o separación del ce-
mento. Y en el 85% de los especí-
menes había fracturas en el ce-
mento, aún a pesar de que las

fuerzas predominantes son longi-
tudinales, siendo en el 49% de los
casos las fracturas horizontales.
Además la formación de grietas
era contigua a defectos del ce-
mento y/o al final proximal del
manto del cemento y se producí-
an de diferentes longitudes33.
Un fenómeno especialmente

importante es el causado por la
torsión del tallo endoprotésico
dentro del cemento debido a las
fuerzas tensiles de torsión que el
vástago somete al cemento y que
acaban en lo que se ha venido de-
nominando la cascada de afloja-
miento, siendo la duración de la
cascada de aflojamiento muy varia-
ble. Así Köster identificó dicho
proceso de aflojamiento en esta-
dios explicándolos según la si-
guiente secuencia33:

• Separación (debonding.).
• Desarrollo de fisuras y fracturas

en el manto del cemento.
• Crecimiento del tejido conec-

tivo desde el lecho óseo hacia
el interior de las grietas y ex-
tensión a la interfase entre vás-
tago y cemento.

• Pérdida de anclaje del manto
de cemento en el hueso, lo que
lleva al aflojamiento de toda la
prótesis.

Sin embargo en la práctica, tene-
mos que tener en cuenta los si-
guientes efectos en las propiedades
del cemento62:

1.Pérdida de volumen por polime-
rización.

2.Pérdida de la resistencia. Cuanto
más homogéneo, más resistente.

3.Fragilización por el paso del
tiempo. Esto hace que su capaci-
dad para absorber energía y por
lo tanto carga dinámica disminu-
ya.

4.Dependencia de la temperatura
ambiente. Según la temperatura
ambiente, el cemento tarda más o
menos en endurecerse. A 20ºC se
endurece en 9 minutos.

5.Liberación de calor. El calor de
polimerización no es tan perju-
dicial para el hueso como se po-
dría esperar de las temperaturas
medidas “in Vitro”.

6.Liberación de monómeros. La
importancia práctica de la libera-
ción de monómeros sigue sujeta
a discusión, sin embargo, es un
hecho que el monómero es tóxi-
co para los tejidos.

7. Desintegración del cemento, por
trastornos mecánicos en la fase
tardía del gel.

Los vástagos cementados suelen
estar fabricados de aleaciones espe-
ciales de alta resistencia, véase Tabla
1. En la mayoría se prefiere una
aleación de cromo-cobalto debido
a que su módulo de elasticidad al
ser más alto puede reducir las car-
gas dentro del manto de cemento
proximal. La sección proximal
debe tener un borde medial ancho
y preferiblemente un borde lateral
más amplio para producir una
fuerza de compresión en el manto
de cemento proximal. Los bordes
afilados producen zonas de con-
centración de presión local que
pueden iniciar la fractura del man-
to de cemento y por tanto deben
ser evitados. Un collar ayuda a de-
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Figura 4.
Zonas De Lee y Gruen en artroplastia

total de cadera.
Fuente: SECOT 2009.
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terminar la profundidad de la in-
serción y puede disminuir la reab-
sorción de hueso en la zona medial
del cuello28.

Diversos estudios apuntan a que
el fracaso de los vástagos cementa-
dos se inicia en la interfase próte-
sis-cemento, con separación y
fractura subsiguiente del cemento.
La unión de esta interfase se pue-
de mejorar con varios tipos de
macrotexturización superficial y
mediante revestimiento previo de
la porción proximal del vástago
con polimetilmetacrilato
(PMMA) que se une química-
mente al manto del cemento. Las
formas no circulares, como un
rectángulo redondeado o una
elipse, y las irregularidades super-
ficiales, como los surcos o ranuras
longitudinales, mejoran también
la estabilidad rotacional del vásta-
go dentro del cemento. Si se pro-
duce separación un vástago con
superficie rugosa o texturizada
generará más detritus con el mo-
vimiento que un vástago de su-
perficie lisa pulida. En distintos
estudios de comparación entre
vástagos mates y pulidos se ha vis-
to que estos últimos se han afloja-
do menos que lo mates, por lo
tanto ha renacido el interés por el
uso de vástagos pulidos para las
aplicaciones con cemento, incluso
sin collar para permitir una pe-
queña cantidad de hundimiento y
mantener la fuerza de compresión
dentro del manto de cemento28,41.

Los requisitos que debemos exi-
gir de un vástago cementado, ver
Figura 5, desde el punto de vista
biomecánico son62:

1.Posición definitiva en el tubo
óseo bajo carga previa.

2.Reducción del movimiento rela-
tivo por aproximación óptima de
los ejes del implante y del hueso.

3.Longitud del vástago de la próte-
sis lo más pequeña posible para
disminuir el movimiento relati-
vo, limitar en menor grado el
juego fisiológico de la diáfisis. Su
estructura proporciona ventaja
en el caso de una eventual reope-
ración.

4.Ausencia del tradicional collar de
la prótesis: éste es el factor per-
turbador del bloqueo en el tubo
cortical que es el productor de
carga previa.

En el caso de los componentes
acetabulares cementados, las cúpulas
de polietileno originales eran de pa-
red gruesa, con surcos en la superfi-
cie externa para aumentar la estabi-
lidad del cemento y marcadores de
alambre para su evaluación radio-
gráfica. Los diseños más recientes
incorporan modificaciones como
separadores para el cemento o pes-
tañas para facilitar su presurización.
A pesar de estos avances su supervi-
vencia no ha aumentado. En conse-
cuencia, se ha tendido a la no ce-
mentación del cotilo en pacientes
jóvenes y activos. La fijación ce-
mentada del acetábulo es satisfacto-
ria para pacientes ancianos, con po-
cas demandas funcionales, la simpli-
cidad y el bajo coste de los compo-
nentes fabricados totalmente de po-
lietileno los convierten en una op-
ción atractiva para esta población.
La fijación acetabular con cemento
se usa también en algunas recons-
trucciones de tumores y cuando las
circunstancias quirúrgicas indican
que no es probable la penetración
del hueso en una superficie porosa,
por ejemplo, en la artroplastia de re-
visión cuando ha sido necesario un
injerto óseo acetabular extenso28.

Así las condiciones para que el
implante cotiloideo cementado sea
estable son62:

• Un anclaje suficiente en el te-
cho cotiloideo.

• Un lecho de cemento intacto.
• Una pelvis lo suficientemente

resistente como para no defor-
marse bajo la carga; para ello es
necesario una mineralización
suficiente y un metabolismo
óseo inalterado.

Respecto al principio de la ar-
madura de la cúpula acetabular,
consiste en aprovechar las estructu-
ras intactas y resistentes del ilion y
en destruir las presiones que actú-
an sobre esta zona consiguiendo

CANARIAS MÉDICA Y QUIRÚRGICA Mayo – Agosto 2011 · 39

Figura 5. 
Diversos modelos de vástagos cementados.

Fuente: Masson 2001.

una superficie más amplia en todos
aquellos casos en los que falta una
esclerosis compacta en el techo co-
tiloideo. La armadura asegura la es-
tabilidad inicial en el polo superior
de la cúpula y hace posible la in-
troducción sin trastornos del hueso
trasplantado y de cemento, además
ayuda a combatir la reducción de
volumen por polimerización cuan-
do se emplean cantidades impor-
tantes de cemento62.

Por otro lado, los resultados a lar-
go plazo del injerto con gránulos
de hidroxiapatita, para la deficien-
cia acetabular, en el reemplazo de
cadera de revisión total no son
bien conocidos, sin embargo se
han evaluado en copas acetabulares
con injerto de hidroxiapatitaceta-
bulares en un mínimo de diez años
con tasas de supervivencia fue del
74,2% (intervalo de confianza
95%). Estos resultados sugieren que
los resultados a largo plazo del in-
jerto de hidroxiapatita con cemen-
to son alentadores59.

Pero realmente no hay evidencia
de un método superior de la fija-
ción en las artroplastias de cadera y
particularmente del componente
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acetabular, aún siendo este un pro-
cedimiento ortopédico de mucho
éxito.  En osteoartrosis primaria las
prótesis de cadera cementadas serí-
an recomendables en personas con
expectativa de vida corta o aquellos
de más de 60 años, con calidad de
hueso deficiente. Por este motivo
(peor calidad en la masa ósea), en
mujeres de edad avanzada se reco-
mienda especialmente la cementa-
ción23. Así en revisiones sistemáticas
de investigaciones que intentaban
dar luz sobre la superioridad del
componente acetabular cementado
sobre el no cementado, no la dejan
en evidencia, tal que la recomenda-
ción sería que el propio cirujano
ortopédico tome la decisión indi-
cada en base a las características de
los pacientes, conocimientos, expe-
riencias y preferencias45,47.

Vemos a continuación un cuadro
resumen de la tasa de revisión de
las prótesis de cadera según dife-
rentes estudios23.

Artroplastia total de cadera
no cementada

Las copas hemisféricas acetabu-
lares no cementadas con recubri-
miento texturizado de titanio es-

tán consideradas el estándar actual
para la reconstrucción del acetá-
bulo en artroplastia total de cade-
ra31. Dichas copas dependen de
una colocación ajustada en el
hueso acetabular para su estabili-
dad inicial, la cual se puede incre-
mentar utilizando tornillos, per-
nos o aletas, sin embargo la estabi-
lidad del implante a largo plazo
depende de la osteointegración58.
Tanto los implantes femorales
como los acetabulares son consi-
derados de estabilidad biológica y
ambos dependen de una adecuada
salud ósea del paciente para lograr
dicha estabilidad a largo plazo.

Por lo general se prefiere utilizar
implantes cementados para pacien-
tes ancianos o que presentan algu-
na condición que pudiera compro-
meter la capacidad biológica para
la estabilización de implantes no
cementados (diabetes mellitus, ar-
tritis reumatoide, lupus eritemato-
so sistémico, etc.)40. También se ha
demostrado que es posible realizar
artroplastia total de cadera no ce-
mentada en pacientes ancianos de
manera reproducible y segura4,36.
En el caso de las enfermedades
reumáticas, recientemente se han
utilizado igualmente diseños no

cementados, con resultados ade-
cuados a medio plazo19,44.

Una de las razones por las que tí-
picamente se solicita implantes ce-
mentados para pacientes ancianos,
cuya expectativa de vida es menor,
es el costo de los implantes ya que
tradicionalmente se ha tenido la
percepción de que los implantes
cementados son de menor costo
que los no cementados. Sin embar-
go cuando se hace balance de to-
dos los elementos requeridos para
obtener mantos de cemento de
buena calidad y se considera el ma-
yor tiempo quirúrgico que se re-
quiere para esperar el fraguado del
cemento, el costo de ambas técni-
cas es muy similar66, por lo que ac-
tualmente la decisión sobre utilizar
o no la técnica cementada depen-
de de la experiencia del ciruja-
no31.

Así en la artroplastia no cemen-
tada del acetabulo el soporte metá-
lico es necesario para obtener la fi-
jación esquelética y se trata de
conseguir que el metal contacte
con el hueso subcondral acetabular
en un área amplia, a fin de evitar la
concentración de las cargas y ma-
ximizar el área superficial disponi-
ble para la penetración ósea. La
precisión de la preparación aceta-
bular y la forma y el tamaño del
implante en relación con la cavidad
preparada determinan el área ini-
cial de contacto y la transferencia
de cargas desde el implante hasta la
pelvis. Pero si un componente he-
misférico es de tamaño ligeramen-
te menor que el acetábulo, la carga
será transferida centralmente sobre
el polo del componente, con posi-
bilidad de crear huecos ecuatoria-
les entre el implante y el hueso. A
la inversa, si el componente es lige-
ramente mayor que la cavidad pre-
parada, la transferencia de carga
ocurrirá en la periferia, con riesgo
de fractura del reborde acetabular
durante la implantación. También
pueden quedar huecos polares por
asiento incompleto del compo-
nente28,41.

La forma en que se transfieren las
cargas de un componente acetabu-
lar no cementado al hueso adyacen-
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Tabla 2. 
Tasas de revisión de las prótesis de cadera según distintos estudios.

Fuente: Departamento de Sanidad del Gobierno Vasco 1999.
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te condiciona su estabilidad inicial.
A medida que el cotilo se impacta
en el acetábulo, las fuerzas genera-
das por el retroceso elástico del
hueso estabilizan el implante. Las
tensiones mediales al cotilo generan
un vector de fuerza que empuja en
sentido lateral, desestabilizando por
tanto el cotilo. Así el cotilo no he-
misférico, que proporciona una
transición gradual desde una he-
miesfera en la cúpula a unas dimen-
siones mayores, aumenta la tensión
periférica y la estabilidad del im-
plante sin aumentar la deformación
acetabular tanto como un cotilo
hemisférico sobredimensionado56.

En cuanto a los vástagos femora-
les no cementados, varios autores
han considerado los de titanio con
recubrimiento poroso proximal
con forma acuñada, el estándar de
la artroplastia total de cade-
ra8,31,39,46,48. Y la estabilidad inicial de
dichos vástagos depende de la co-
locación ajustada dentro del canal
medular proximal del fémur, y a
largo plazo se estabilizan mediante
el crecimiento de hueso en la su-
perficie porosa o texturizada del
implante (osteointegración). En los
vástagos no cementados y particu-
larmente en aquellos realizados en
titanio puro o aleaciones del mis-
mo, se consigue que el hueso crez-
ca directamente hacia las superfi-
cies de anclaje de los componentes
protésicos. El titanio en combina-
ción con una serie de superficies
de rugosidad variable consigue te-
ner un efecto osteoinductivo. Así la
técnica moderna de implantación
no cementada se desarrolló y se
generalizó en su uso mucho más
tarde que la cementación de
Charnley, por ello los resultados a
largo plazo se documentaron tam-
bién más tarde en las no cementa-
das. Sin embargo el seguimiento a
largo plazo de las prótesis no ce-
mentadas demuestra óptimos resul-
tados clínicos en cuanto a función
y estabilidad8,39,46,48.

La estabilidad primaria es el pri-
mer paso para conseguir una artro-
plastia no cementada de éxito. Los
resultados a corto y medio plazo
son por lo general excelentes y la

cirugía de revisión se puede reali-
zar sin las complicaciones asociadas
en las prótesis cementadas, como la
pérdida excesiva de hueso o la ne-
cesidad de perforar el fémur para
extraer áreas de cemento distales.
Los fallos de implantación en las
prótesis no cementadas nos han
enseñado importantes lecciones
acerca de ciertos factores que re-
percuten en el resultado clínico, al-
gunos de ellos están relacionados
con el paciente y otros con la téc-
nica, pero uno de los más impor-
tante quizás sea el diseño del im-
plante61.

Aún así no hay evidencias claras
de que las prótesis de cadera ce-
mentadas sean superiores a los im-
plantes no cementados, aunque la
facilidad de implantación, de
aprendizaje y su validación por
múltiples centros independientes
hacen de esta filosofía de implanta-
ción una auténtica referencia en
cuanto a supervivencia y fiabili-
dad64.

La sistemática a la hora de im-
plantar una prótesis no cementada
se puede resumir en los pasos indi-
cados en el gráfico de la Figura 6. 

En la adecuada implantación
quirúrgica de una prótesis no ce-

mentada es importante conseguir
una fijación estable sin excesivos
micromovimientos y migración y
tener en cuenta los siguientes pun-
tos fundamentales61:

1.Las cargas transmitidas por el
vástago y el cotilo hacia el
hueso. La carga primaria trans-
mitida en la articulación de la ca-
dera es la resultante de la fuerza
de la articulación que actúa a tra-
vés del centro de la misma.
Diversos estudios han cuantifica-
do las direcciones y magnitudes
de estas cargas5,18, siendo un vec-
tor de fuerzas tridimensional y
no bidimensional, ver Figura 2.
Como vector fuerza se debe te-
ner en cuenta su dirección, la
cual varía constantemente con la
actividad desarrollada. Por ello
los implantes, la interfase y el
hueso se ven sometidos a cargas
desde distintas direcciones y de
distintas magnitudes sufriendo
grandes demandas funcionales.
Esto conlleva diferentes repercu-
siones en el acetábulo y en el fé-
mur proximal. El cotilo, en su su-
perficie externa, es más o menos
concéntrico en comparación con
la superficie articular y la interfa-
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Figura 6.
Sistemática en la colocación de una prótesis no cementada. 

Fuente: Elsevier 2007 (Schmotzer et al.).
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se hueso-implante que está en
dirección a la articulación se ve
comprimida y como la dirección
de la carga varía con diferentes
actividades, la compresión tam-
bién actúa en diferentes zonas al
mismo tiempo, y la interfase, en
la periferia, recibe cargas de ciza-
llamiento cuando el cotilo pre-
siona hacia dentro del hueso. En
consecuencia, la fuerza resultante
produce fuerzas de compresión,
tensión y cizallamiento en la in-
terfase. Existen fuerzas adiciona-
les que actúan sobre el cotilo
originadas por la fricción entre la
cabeza y el inserto, por la defor-
mación elástica de la pelvis y de
condiciones anormales como el
impingement o choque femoro-
acetabular y subluxaciones. Por
ello, un diseño adecuado debe
conseguir una conexión óptima
entre el hueso y el implante sien-
do capaz de transmitir fuerzas de
tensión, compresión y cizalla-
miento en el postoperatorio in-
mediato. En el fémur, la resultan-
te de las fuerzas actúa de forma
excéntrica al cuerpo del vástago
y se producen de forma axial
empujando el vástago hacia aba-
jo doblándolo en el plano coro-
nal y sagital y produciendo fric-
ción a lo largo de su eje. Al mis-
mo tiempo, el fémur proximal
también recibe la carga externa
de la musculatura de la cadera,
sobre todo de los glúteos y el
iliopsoas. Estos músculos actúan
muy cerca de la articulación y
contrapesan localmente gran
parte de las fuerzas ejercidas so-
bre la articulación. Esto tiene un
marcado efecto en la carga del
hueso y de la interfase a lo largo
del vástago. Básicamente, cuanto
más cerca anclemos el vástago a
las inserciones musculares, menor
estrés sufrirá la interfase. Este
complejo patrón de cargas consi-
gue una compresión y cizalla-
miento a lo largo de la interfase
hueso-implante del vástago y
tensión en áreas determinadas al
realizar ciertas actividades61.

2.Los principios de ajuste por
fricción y de ajuste por la for-

ma o geometría del implante.
Estos ajustes tienen importantes
implicaciones en el comporta-
miento de los diferentes dise-
ños61.
a.La fijación por ajuste por fric-

ción:
En el ajuste por fricción la
fuerza de fijación depende de
la fuerza por la cual dos super-
ficies son presionadas una con-
tra la otra y del coeficiente de
fricción entre ambas. Este tipo
de fijación transmite fuerzas
compresivas de manera per-
pendicular a la interfase y de
cizallamiento paralelas a la in-
terfase. La magnitud de las
fuerzas de cizallamiento tras-
misibles depende del coefi-
ciente de fricción así como de
la compresión entre ambos
componentes. En consecuen-
cia, la rugosidad de la superfi-
cie del implante juega un papel
importante en conseguir una
alta resistencia a la fricción en
la interfase implante-hueso.
Esto conlleva que procesos es-
peciales, como la aglomeración
de recubrimiento especiales o
la pulverización de plasma son
necesarios para incrementar la
textura de la superficie y así
conseguir una adecuada inter-
digitación61.
Sin embargo, una alta rugosi-
dad puede interferir en la pre-
cisión de la colocación del im-
plante. Así un vástago redonde-
ado y rugoso distal que se in-
serta en una cavidad medular
fresada de manera cilíndrica,
puede que no se asiente total-
mente si el hueso es muy duro
o la cavidad es “infra-fresada”.
Además la estabilidad depende
de la fuerza compresora en la
interfase hueso-implante. Esta
compresión normalmente es el
resultado de un sobredimen-
sionado del implante en rela-
ción con la cavidad medular.
Con la inserción del implante,
el hueso se expande y la defor-
mación elástica del hueso re-
sulta en una fuerza que sujeta
la prótesis, pero el hueso mues-

tra un comportamiento visco-
elástico que hace que se adap-
te bajo una deformación cons-
tante, por lo que resulta que la
calidad de la fijación se reduce
con el tiempo. Este mecanismo
empieza inmediatamente des-
pués de la inserción del vástago
y no debe confundirse con los
fenómenos de remodelación.
Luego el resultado depende de
la calidad del hueso, ya que un
hueso débil perderá con mayor
probabilidad la fuerza de fija-
ción del implante. Se puede
compensar quirúrgicamente
esta debilidad dejando un espa-
cio entre la cúpula del cotilo
protésico y el suelo del acetá-
bulo para que se facilite un pe-
queño y controlado hundi-
miento que restablezca la im-
plantación a presión del com-
ponente61.

b.Ajuste por la forma:
En el ajuste por la forma la es-
tabilidad recae en la precisión
con la cual los dos componen-
tes se ensamblan. Este ajuste
transmite fuerzas por compre-
sión en la interfase. La orienta-
ción de la superficie de contac-
to es perpendicular a la direc-
ción de la fuerza. La calidad de
la fijación, y sobre todo la mag-
nitud de los posteriores micro-
movimientos, dependen de la
precisión de este ajuste. Luego
la precisión y diseño de los ins-
trumentos y los implantes debe
ser muy alta y el fresado muy
exacto. Así un vástago rectan-
gular con doble cuña va a re-
llenar por completo la cavidad
medular del fémur fresada61 y la
doble cuña o cono del vástago
asegura que todas las superfi-
cies estén en contacto con el
hueso (anterior, posterior, me-
dial y lateral). De esta manera
no se dejan espacios libres que
pudieran dar pie a micromovi-
mientos durante la carga cícli-
ca. Por otro lado, el uso de co-
tilo roscado permite un engan-
che tridimensional en el acetá-
bulo, un microengrane o mi-
crointerdigitaciones, que da lu-
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gar a una fijación estable me-
nos dependiente de la preci-
sión y de la calidad del lecho
óseo que los cotilos a presión.
Y como la fuerza de la fijación
por ajuste de forma está prin-
cipalmente influenciada por la
calidad del hueso es preferible
el contacto de la cortical al de
hueso esponjoso y será más be-
neficiosa un área de contacto
grande en hueso osteoporótico
en comparación con el hueso
esponjoso61.

3.Factores biológicos del hueso:
El hueso responde al tipo de car-
ga que soporta y la osteointegra-
ción sólo puede ocurrir si el
movimiento de la interfase hue-
so-prótesis está dentro de los lí-
mites fisiológicos. Se forma pre-
ferentemente bajo compresión
dinámica durante la fase precoz
de curación después de una frac-
tura y esta situación es compara-
ble con la que nos encontramos
tras la colocación de un implan-
te no cementado. Como el teji-
do fibroso y cartilaginoso se for-
ma bajo tensión y cizallamiento,
es por ello las fuerzas tensiles y
de cizallamiento deben reducirse
bajo todas las condiciones de la
carga. La habilidad del hueso
para responder a los cambios en
el ambiente de estrés local pue-
de observarse en el aumento de
la densidad ósea alrededor de las
espiras del cotilo y se ha obser-
vado que donde se predice un
mayor estrés se origina mayor
densidad ósea61. En consecuen-
cia, el diseño de un vástago ade-
cuado debe en primer lugar re-
sistir la carga axial unidireccional
convirtiendo estas fuerzas en
fuerzas de compresión en la in-
terfase. Esto puede conseguirse
acintando o dando forma de
cuña al vástago en vez de dejar-
lo con forma cilíndrica, depen-
diendo del ángulo de la cuña, se
podrán generar grandes fuerzas
compresoras. Así con un ángulo
del cono de 2,5º y una carga
axial de 2,4 kN se consigue una
fuerza de compresión en la in-
terfase de 55 kN. Sin embargo la

carga torsional alrededor del eje
del vástago es la segunda carga
más importante que afecta a la
interfase y este tipo de carga es
muy exigente para el anclaje del
vástago en actividades como la
marcha, pues produce alteracio-
nes cíclicas y retrotorsión. Luego
estas cargas producen movi-
miento en la interfase entre el
hueso y el implante y clínica-
mente se observan dos tipos de
movimiento tras un implante
protésico: la migración y el mi-
cromovimiento.
a.La migración es un cambio

permanente en la posición del
implante mientras que los mi-
cromovimientos son inducidos
por la carga que afectan al im-
plante en relación con el hue-
so, que vuelve a su lugar cuan-
do la carga cesa. Por ello, la mi-
gración es clínicamente menos
crítica si es pequeña y no pro-
gresiva y no afecta a la biome-
cánica de la articulación (lon-
gitud de la pierna, cambio del
centro de la cadera, etc). De
hecho la capacidad de migrar
una pequeña distancia (menos
de 1 mm) puede ser beneficio-
so si ayuda a restablecer una
posición estable durante la fase
inicial de curación41,61.

b.Los micromovimientos tienen
mayor repercusión si se produ-
cen de forma repetida con cada
paso, pues hay una relación di-
recta entre la cantidad de mi-
cromovimiento que ocurre en
la interfase hueso-implante y la
cantidad de osteointegración.
Diversos autores que han estu-
diado los micromovimientos y
la osteointegración concluye-
ron que si el movimiento de la
interfase era mayor de 30-50
micrómetros se producía una
interfase fibrosa32,51. Aunque en
realidad actualmente es impo-
sible medir estos micromovi-
mientos in vivo, se han elabo-
rado modelos in vitro con los
cuales debemos ser cautos al
interpretar los resultados, pues
representan modelos de carga
específicos. Luego se requieren

más estudios para correlacionar
el micromovimiento con la
cantidad de crecimiento de
hueso in situ hacia el vástago
en función del tiempo61.

Resumiendo, las prótesis no ce-
mentadas implantadas con éxito
deben seguir los siguientes princi-
pios61:

• Excelente estabilidad primaria. 
• Superficies osteoinductivas u

osteoconductivas.
• Rigidez adaptada del implante.

Así el vástago femoral no ce-
mentado debe cumplir dos requisi-
tos fundamentales, máxima estabi-
lidad y mínima rigidez.

• La estabilidad debe combatir las
fuerzas de torsión que pueden
desplazar el tallo, y existe una
menor estabilidad torsional si los
tallos son curvos.

• La rigidez del vástago, es decir su
capacidad de deformación bajo
carga, intenta obviar los procesos
de remodelado adverso7. Los vás-
tagos largos y rígidos producen
aumento de las fuerzas aplicadas
sobre el mismo, con transferencia
de la tensión distal y fuerzas pro-
tectoras a nivel proximal con re-
sorción periprotésica. Además a
mayor grosor mayor rigidez. Los
tallos más largos y rígidos produ-
cen mayor tensión y por tanto
mayor tendencia al aflojamiento.
La máxima diferencia en cuanto
a rigidez se produce a nivel pro-
ximal y ello explica por qué la
resorción periprotésica tiende a
ocurrir más rápida y extensa-
mente a nivel metafisario. El gran
relleno proximal también incre-
menta la rigidez y la defensa an-
tiestrés. La longitud óptima del
tallo en prótesis primarias parece
ser41 100-130 mm. 

En cuanto a los materiales del
vástago el titanio es cuatro veces
más elástico que el hueso pero no
tanto como la aleación Cr-Co.
Como contrapartida a su gran elas-
ticidad, el titanio produce un ma-

CANARIAS MÉDICA Y QUIRÚRGICA Mayo – Agosto 2011 · 43



Canarias Médica y Quirúrgica | Vol. 9 - Nº 25 - 2011

yor cizallamiento en la interfase
creando una membrana fibrosa con
menor estabilidad y mayor desgas-
te y respuesta osteolítica. No obs-
tante, no se han determinado dife-
rencias significativas entre el titanio
y el Cr-Co en los procesos de re-
modelación ósea tras una artroplas-
tia total de cadera no cementada.

También debemos tener en
cuenta el acabado de superficie en
los vástagos, así tenemos:

• Componentes femorales no ce-
mentados porosos.
La cubierta porosa completa puede
producir pérdida importante de
hueso por transferencia de fuerzas,
particularmente las cubiertas que se
extienden por debajo del trocánter
menor, al provocar mayor transfe-
rencia de estrés, aunque la superfi-
cie porosa óptima no ha sido clara-
mente determinada30.
En general la selección del tipo y
el tamaño del implante así como
la técnica quirúrgica y el instru-
mental, requieren mayor preci-
sión en los no cementados que
en los vástagos cementados dado
que deben cumplirse los requisi-
tos de estabilidad inmediata del
implante en la penetración ósea
y el contacto íntimo entre la su-
perficie porosa y el hueso hués-
ped mediante el exacto ajuste en
la cavidad endóstica del fémur
proximal. Así los vástagos de pró-
tesis totales de cadera no cemen-
tadas tienen dos formas básicas:
La forma anatómica (con una in-
curvación posterior en la metáfi-
sis y un arco anterior en la diáfi-
sis) y la forma recta. Siendo más
laboriosa la preparación del fé-
mur para alojar un vástago recto,
pero los defensores de tal diseño
argumentan que permite un
ajuste más exacto entre la próte-
sis y el canal preparado. Diversos
estudios sobre la fijación sin ce-
mento han hablado de la impor-
tancia del ajuste tanto proximal
como distal y así se han desarro-
llado diversos vástagos modulares
que permiten dimensionar inde-
pendientemente las dos partes de

la prótesis en el momento de la
cirugía28,43.
El revestimiento poroso de los
vástagos afecta a la remodelación
adversa. Se tiende a limitar la su-
perficie porosa a la porción pro-
ximal del vástago puesto que la
transferencia de carga proximal
restablecerá un patrón de presión
más normal en el fémur. Los re-
vestimientos extensos se reservan
para las artroplastias de revisión
en las que es necesario utilizar la
fijación distal para obtener la es-
tabilidad del implante. En la zona
distal del implante, donde se pre-
supone que puede haber movi-
mientos, la fijación más estable
es, a priori, proximal y la superfi-
cie debe ser lisa y pulida28,43.
Los recubrimientos porosos ex-
tensos en vástagos de tamaños
más pequeños no parecen pro-
ducir protección frente a la carga
grave. Sin embargo, estudios de
seguimiento más recientes con
vástagos más grandes, muestran
mayor protección frente a la car-
ga con los vástagos de recubri-
mientos porosos más extensos.
Podemos encontrar hipertrofia
ósea localizada en áreas donde el
vástago con recubrimiento poro-
so extenso contacta con la corti-
cal, esto se observa frecuente-
mente en el extremo distal del
recubrimiento poroso en vásta-
gos con recubrimiento poroso
extenso. Tal hipertrofia es mucho
menos pronunciada cuando la
superficie porosa se limita a la
porción proximal del vástago28,41.

• Componentes femorales no ce-
mentados no porosos:
Se han fabricado vástagos no po-
rosos que pueden tener surcos y
otras modificaciones de la super-
ficie, sin más sistemas de fijación
biológica, por lo que la fijación a
presión cobra más importancia.
Actualmente se necesitan más es-
tudios para aclarar si esta forma
de fijación es equiparable a la pe-
netración ósea y al cemento43.

Por otro lado, los recubrimientos
con hidroxiapatita en la prótesis
total de cadera se han aconsejado

por sus características osteocon-
ductivas. Su aplicación en el vásta-
go proximal pretende mejorar la
osteointegración y así facilitar la
transmisión de cargas a la metáfisis
femoral11. Esto conseguiría menor
stress shielding (fuerzas protecto-
ras), menor desgaste del polietileno
y migración de sus partículas y me-
nor incidencia de osteolisis con la
consecuente mayor supervivencia
del implante.

Respecto a los componentes
acetabulares no cementados el
objetivo del acetábulo protésico es
conseguir estabilidad, conservación
de hueso y permitir una cirugía de
revisión fácil. Pueden estar forma-
dos por una pieza única (polietile-
no y metal-polietileno) o por dos:
una externa metálica (roscada o
porosa) y otra adaptada a su inte-
rior, a menudo de polietileno. La
cubierta porosa requiere un fresado
esférico que provoca un contacto
en teoría óptimo. En diversos estu-
dios se ha constatado que si no se
consigue un contacto hemisférico
se producirían fuerzas de separa-
ción en la interfase que pueden
acabar en fracturas por fatiga, así
como la posibilidad de separación
de los componentes de la cubierta
porosa. En cuanto al polietileno,
además de posibles incongruencias
cotilo-polietileno, su mayor espe-
sor disminuye la tensión que so-
porta el hueso subcondral.
Asumiendo un desgaste anual de
0,6 mm, el espesor debe ser al me-
nos de2 6 mm. La mayoría tienen
un revestimiento poroso o micro-
poroso, sobre toda su circunferen-
cia, para favorecer la penetración
ósea pero difieren en cuanto a la
estabilización inicial. Pueden ser
impactados a presión o roscados, y
contar con otras ayudas para su es-
tabilización. Los tornillos transace-
tabulares conllevan riesgos de per-
foración intrapélvica, los tetones y
las puntas tienen menor estabilidad
rotacional que los tornillos. El ace-
tábulo roscado sin revestimiento
poroso, a pesar de primeras impre-
siones esperanzadoras, se ha asocia-
do a altas tasas de aflojamiento en
cirugía primaria y de revisión. En
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EEUU se han abandonado en gran
parte aunque se siguen empleando
en Europa. Estudios en cadáveres
demuestran que las roscas autoper-
forantes pueden empotrarse contra
el hueso acetabular, pero rara vez lo
cortan. La limitación del contacto
entre la pieza metálica y el hueso
subcondral convierte en improba-
ble la penetración ósea extensa. Se
ha demostrado que la penetración
ósea más extensa se ha descrito en
componentes fijados con múltiples
tornillos28. Y por otro lado todos los
intentos de fijación directa del po-
lietileno al hueso han conducido al
fracaso, por lo que su anclaje ac-
tualmente debe realizarse mediante
cemento acrílico o por intermedio
de un cotilo base metálico que
permita la osteointegración13,27.

Resumiendo, las ventajas de
las prótesis no cementadas:

- No necesitan cemento.
- Consiguen un anclaje sólido

por osificación endostal.
- Modifican la fisiopatología de

la interfase persistiendo los
problemas derivados de la di-
versa elasticidad metal-hueso.

- Posibilitan rescatar la prótesis
no cementada.

Así como los inconvenientes
de las prótesis no cementadas:

- Técnica algo más difícil.
- Los accidentes preoperatorios

son más frecuentes.
- Menor elasticidad del cotilo.
- Necesidad de vástago de gran

perímetro.
- La dificultad o imposibilidad

de adaptación a casos especia-
les.

- La complejidad de la extrac-
ción.

- El aflojamiento.
- No están indicadas en osteo-

porosis marcada.

En cuanto a la descripción de la
fisiopatología del aflojamiento en las
prótesis no cementadas vemos que
alrededor del implante se forma una
fina membrana fibrosa y en la zona
de contacto con la cortical existe
neoformación ósea. Normalmente
nos enfrentamos a dos posibles me-

canismos que generan fracaso proté-
sico; uno biológico, por sepsis o
bioincompatibilidad, y otro mecáni-
co por aflojamiento aséptico, fractu-
ra de prótesis, fractura ósea u osteo-
lisis.

Según la teoría mecánica el más
frecuente es el propio aflojamiento
mecánico aséptico, a causa de la re-
modelación ósea adversa y de la
osteolisis, ambas relacionadas entre
sí. El problema reside en colocar
un material inerte dentro de una
estructura viva capaz de desarrollar
una respuesta adaptativa frente a la
nueva situación. Así el camino por
el que se llega a la movilidad del
implante depende de la fase en que
se encuentre la fijación producién-
dose resorción ósea por el desarro-
llo de fuerzas protectoras, tal como
nos dice la ley de Wolff, o necrosis
ósea por concentración de estrés16.
Luego el resultado final será el des -
rrollo de una membrana fibrosa,
con descenso de la resistencia de la
fijación y más movilidad, este in-
cremento de la movilidad de la in-
terfase puede conducir por si mis-
mo al aflojamiento, aumentando la
resorción ósea al incrementar la ac-
tividad osteoblástica a nivel local y
al estimular los macrófagos quies-
centes y la proliferación de las cé-
lulas del estroma premacrofágicas.

Según la teoría biológica, nos vie-
ne a indicar que las fuerzas que ac-
túan sobre la cadera durante la mar-
cha producen un bombeo cíclico de
líquido articular a nivel de la espon-
josa intraarticular femoral en con-
tacto con el implante. Este bombeo
de fluido tendría como resultado el
desarrollo de microtraumatismos lo
suficientemente intensos como para
producir una fibrosis o membrana
periprotésica, para desarrollar cavita-
ciones o ensanchar las ya existentes
por la acción del fresado femoral. De
esta forma se establece un recorrido
para la emigración de partículas de
desgaste procedentes fundamental-
mente del componente acetabular,
iniciándose la activación de los ma-
crófagos y los fenómenos de reab-
sorción ósea. El hueso reabsorbido
sería reemplazado por tejido fibróti-
co, ensanchando aún más la cavidad

y, por tanto, facilitando la llegada
masiva de restos. Además la fibrosis y
las cavitaciones provocarían por sí
mismas una micromovilidad de la
interfase. De esta forma, el proceso
se manifiesta de forma cíclica y au-
torreforzada60.

La fijación biológica es indispen-
sable en la permanencia del im-
plante y debe ser lo más rápida po-
sible. Para ello se han incorporado
una serie de estructuras capaces de
ser invadidas por el tejido óseo para
conseguir esta óptima fijación41, 42,57.

Hay dos formas de fijación bio-
lógica:

• La fijación mecánica, que se pro-
duce por el microtrabado que
provoca el crecimiento del hueso
en el interior de poros. El des-
arrollo del hueso en torno al im-
plante tiene como consecuencia
un incremento tanto de la estabi-
lidad como de la resistencia del
mismo. Las superficies más utiliza-
das son los recubrimientos poro-
sos, las lisas o arenadas, las fibras
metálicas y el polvo metálico. En
los recubrimientos porosos el ta-
maño del poro es variable (100-
400 µm). Se considera que habrá
mayor neoformación ósea cuanto
menor sea el poro. La estabilidad
inmediata del implante también la
favorece, pues los micromovi-
mientos producen la interrupción
de la proliferación vascular y ten-
dencia a la fibrosis. Igualmente la
cubierta porosa debe estar tan pe-
gada al hueso como sea posible.
En cuanto a la relación entre el
material protésico y su efecto en
el comportamiento del hueso, ya
hemos indicado que el titanio ha
demostrado mejor osteointegra-
ción que otros metales, a excep-
ción del Cr-Co con el que pare-
ce que no hay diferencias signifi-
cativas en crecimiento óseo. Las
superficies lisas o arenadas están
formadas por microporos (5-20
µm) y generalmente se usan en
pacientes jóvenes, y permiten un
contacto directo entre el hueso y
el implante pero hay mayor for-
mación del tejido fibroso, hundi-
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miento del vástago e inestabili-
dad1,49.

• La fijación química, que se consi-
gue al añadir unas cubiertas
bioactivas artificiales para dar lu-
gar al desarrollo y extensión del
hueso en la superficie protésica y
una rápida y fuerte unión al mis-
mo. Las más frecuentemente utili-
zadas son el fosfato cálcico (hidro-
xiapatita) y el fosfato tricálcico.
Otras cubiertas son el fosfato tri-
cálcico-beta magnésico, las de
Bioglás (carbonato sódico), los
polímeros bioactivos (óxido de
polietileno, politetrametileno) y
las cerámicas (materiales de fosfa-
to cálcico con una composición y
estructura similar a los compo-
nentes inorgánicos del hueso). En
el mecanismo de acción de la hi-
droxiapatita, en primer lugar se
precisa una disolución parcial de
la apatita para incrementar la con-
centración de calcio y fosfato en
la interfase, posteriormente los
microcristales de carbonato de
apatita formados se ligan con la
matriz orgánica, produciendo
crecimiento óseo. La hidroxiapati-
ta también tiene capacidad para
inducir la conversión de fibro-
cartílago a hueso. Estos revesti-
mientos se aplican a los implantes
generalmente mediante procesos
de deposición de plasma. Como
sustrato se opta por Cr-Co o tita-
nio, este último con mayor poder
de unión. La adición de fosfato
cálcico a los implantes de superfi-
cie porosa no sólo incrementa el
desarrollo y la extensión del cre-
cimiento, sino que hace que éste
ocurra en áreas donde inicial-
mente no existe contacto con el
hueso, dando lugar a una mayor
fuerza de fijación del implante al
incrementarse la proporción y la
extensión de crecimiento óseo.
Para que se produzca el creci-
miento en torno a las estructuras
porosas se necesitan al menos dos
condiciones: 1. estabilidad inicial,
es decir la movilidad debe ser
menor que el tamaño de los po-
ros17 y 2. contacto íntimo, obte-
niendo mejores resultados con
brechas de hasta10 0.5 mm.

Por lo demás, el proceso biológi-
co del crecimiento óseo en el inte-
rior de los biomateriales es similar
al proceso de consolidación de las
fracturas.

Hoy en día las líneas de investi-
gación se centran en vástagos y co-
pas con ajuste a presión (press-fit),
ver Figura 7, con cubierta porosa y
con cubierta de hidroxiapatita, para
eliminar el uso del cemento em-
pleando la penetración y aposición
ósea para conseguir una fijación
adecuada, así como para disminuir
los detritus del desgaste y excluir-
los de las interfases protésicas en el
diseño de las prótesis28,41.

Artroplastia total de cadera
híbrida

En el caso de la prótesis híbrida al
colocarla se cementa el componen-
te femoral y la parte acetabular se
deja sin cementar salvo casos en los
que al intervenir un hueso en mal
estado, surge alguna complicación
que exige cementación en alguna
de sus partes, que como hemos di-
cho generalmente es el vástago fe-
moral23. Ambos componentes han
demostrado un porcentaje de fallos
muy pequeños a diez años6.

Muchos son los expertos que han
analizado las variables a tener en
cuenta a la hora de decidir el tipo de
prótesis de cadera, sobre todo en en-
fermos de osteoartrosis, y las mismas
serían: Edad, expectativa de vida y
calidad de la masa ósea, y sólo en
edades avanzadas se podría tener en
cuenta el sexo. En los recambios no
se necesitaría tener en cuenta ni
edad ni sexo. En osteoartrosis pri-
maria las prótesis de cadera cemen-
tadas serían recomendables en per-
sonas con expectativa de vida corta
o aquellos de más de 60 años, con
calidad de hueso deficiente. Por este
motivo (peor calidad en la masa
ósea), en mujeres de edad avanzada
se recomienda especialmente la ce-
mentación. El uso de híbridos en el
medio actual se suele reservar a ca-
sos en los que al intervenir un hue-
so en mal estado, surge alguna com-
plicación que exige cementación en
alguna de sus partes, generalmente el

vástago femoral. Así habitualmente
se encuentra indicada en pacientes
entre 60 y 70 años con un canal fe-
moral ancho o con formas rectas,
pacientes entre 70 y 80 años y pa-
cientes mayores de 80 años con bue-
na calidad de vida muy activos y con
buena calidad ósea24. Al tratar de los
recambios de prótesis de cadera se
sugiere que si la lesión ósea fuera
mínima, la decisión se tomase igual
que se fuese una sustitución prima-
ria23.

Las prótesis no cementadas se
utilizarían en aquellos casos en que
las lesiones fuesen de gran tamaño.
Las técnicas cementadas tipo Ling
sería para casos en que la destruc-
ción ósea fuese intermedia tanto
de fémur como de acetábulo A ni-
vel de cotilo, también podría ser
aceptable el uso de técnica cemen-
tada, asociada o no a anillos de re-
construcción, cuando la situación
ósea fuese grave. En cualquiera de
los casos anteriores se podría em-
plear prótesis no cementada23,53.

Por lo tanto podemos aplicar lo re-
portado en los apartados de prótesis
cementadas y no cementadas para las
prótesis híbridas según estas tengan el
vástago o el cotilo cementado.

Por concluir, lo más indicado en
la elección y preferencia del tipo
de prótesis cementada, no cemen-
tada o híbrida es que esta quede en
manos de la valoración, conoci-
miento y experiencia del cirujano
protésico31,45,47. 
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Figura 7.
Representación gráfica del modo de 

anclaje de vástago a press-fit.
Fuente: Masson 2001.
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