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RESUMEN

Objetivos: determinar el comportamiento biomecanico de los conjuntos placa
Dinamic Hip Screw-hueso y fijador externo monolateral-hueso y la influencia de estos
en la distribucion del estado tensional, antes, durante y después de retirado el
implante.

Métodos: se realiz6 el estudio aplicando el método de los elementos finitos, se tuvo
en cuenta la acciéon de los muasculos y el peso corporal en la fase monopodal del ciclo
de marcha, asi como las propiedades anisotrépicas en el tejido cortical, e isotrépicas
para la parte esponjosa del hueso. Se ejecutd un estudio comparativo del estado
tensional del implante y su influencia en la variaciéon del estado tensional-
deformacional del hueso, durante el tiempo en que se mantiene el implante en este y
luego de ser retirado

Resultados: se obtuvo la variacion porcentual de las zonas sometidas a tracciéon y
compresion en el hueso sano durante el estado de carga correspondiente a la marcha
monopodal, el valor de las tensiones actuantes en cada elemento de los implantes
analizados durante la consolidacion de la fractura, asi como la influencia de estos en
la distribucion del estado tensional del hueso, durante su funcionamiento y después
de retirado el implante.
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Conclusiones: en relacidon con el comportamiento mecanico del implante Dinamic Hip
Screw Yy el fijador externo, la situaciéon méas desfavorable la presenta el primero, al
mostrar tensiones por encima del limite elastico del material en el tornillo inferior de
fijacion al hueso. Se nota en ambos casos una ligera variacion del estado tensional del
hueso después de haberse colocado el implante. Al retirar los implantes se produjo
una elevacion de las tensiones de compresion en los bordes de los agujeros que
fijaban uno y otro implante.

Palabras clave: elementos finitos, biomecanica, fijadores externos, placa Dinamic
Hip Screw.

ABSTRACT

Objective: to determine the biomechanical behavior of the bone-Dynamic Hip Screw
plate and the bone- monolateral external fixator sets and their influence on the
distribution of stress before, during and after the removal of implant.

Methods: the study was based on the finite element model, taking into account the
muscle actions and the body weight at the monopodal phase of the gait cycle as well
as the anisotropic properties of the cortical tissue and the isotropic properties of the
spongy part of the bone. A comparative study was also conducted on the stress
condition of the implant and its influence over changes in the stress-deformation
condition of the bone as long as the implant remains in the bone and after being
removed.

Results: the variation percentage of the areas under traction and compression in the
healthy bone was estimated for the loading condition in the monopodal gait along
with the acting stresses in each element of the implants analyzed during the
consolidation of fracture and the their influence in the distribution of stresses in the
bone during the functioning of implant and after its removal.

Conclusions: regarding the mechanical behavior of the Dynamic Hip Screw implant
and the external fixator, the most unfavorable situation was found in the first system
since stresses were greater than the material's elastic limit in the lower fixation
screw. A slight variation of the bone stress was noticed after placing the implant.
When both implants were removed, there was a rise of compressive stresses at the
borders of the holes they fixed.

Keywords: finite elements, biomechanics, external fixators, Dynamic Hip Screw
plate.

RESUME

Objectif: le but de cette étude est de déterminer le comportement biomécanique de
la vis-plaque dynamique (DHS) et du fixateur externe unilatéral, et I'influence de
ceux-ci sur la distribution de la tension avant, pendant et apres I'enléevement de
I'implant.

Méthodes: une étude a été réalisée en utilisant la méthode des éléments finis. On a
tenu compte de I'action des muscles et du poids corporel dans la phase d'appui de la
marche, ainsi que des propriétés anisotropiques du tissu cortical et isotropiques du
corps spongieux de I'os. Une étude comparative de la tension de I'implant et son
influence sur la variation de tension et de déformation de I'os avant et aprés son
enlevement, est effectuée.
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Résultats: on a obtenu une variation des pourcentages entre les zones soumises a
traction et celles soumises a compression de I'os sain au cours de I'état de charge
correspondant a la phase d'appui de la marche; un taux des tensions agissant sur
chaque élément des implants analysés pendant la consolidation de la fracture, ainsi
que leur influence sur la distribution de I'état de tension de I'os au cours son
fonctionnement et apres I'enlevement de I'implant.

Conclusions: par rapport au comportement mécanique de la vis-plaque dynamique
(DHS) et du fixateur externe, on peut conclure que la situation la plus défavorable est
présentée par la DHS, di a ses tensions surmontant la limite élastique du matériel de
la vis inférieure de fixation a I'os. Dans tous les deux, on peut constater une légére
variation de la tension de I'os apreés le placement de I'implant. Une fois que les
implants sont enlevés, les tensions de compression sur les bords des trous de fixation
s'élévent.

Mots clés: éléments finis, biomécanique, fixateurs externes, vis-plaque dynamique
(DHS).

INTRODUCCION

El avance alcanzado en los uUltimos afios en las técnicas de tratamiento de imagenes,
y en el desarrollo de equipos mas sofisticados para este fin, asi como de nuevos
software para el manejo de estas, conjuntamente a los adelantos obtenidos en los
software que emplean los métodos numéricos de analisis y la elevacion exponencial
de la capacidad de céalculo de los ordenadores actuales, ha permitido que la ingenieria
biomédica haya alcanzado niveles relevantes en diferentes especialidades médicas.
Esta se dedica a la aplicaciéon de conceptos y técnicas de ingenieria para la
investigacion y exploracion de procesos biolodgicos. Su producto final méas convincente
y util es la construccion de modelos fisico-matematicos apropiados que expliquen un
sistema biolégico especifico.

Romani F y Vilcahuaman L! presentan un analisis de cdmo estos procesos de
simulacion facilitan el disefio apropiado de experimentos que pueden ser realizados en
sistemas bioldgicos reales, asi como estos modelos matematicos permiten predecir el
efecto de ciertos cambios en un sistema biolégico en los que los experimentos reales
resulten tediosos, dificiles de reproducir o sean peligrosos.

Yanez A? hace un estudio de las propiedades mecanicas Unicas que tienen los huesos,
lo cual le permite proteger 6rganos internos y proporcionar, tanto apoyos rigidos al
cuerpo como sitios de atadura de musculos. Entre sus caracteristicas relevantes se
destaca su notable capacidad de autoreparacion, ante eventuales degradaciones o
dafios, asi como su veloz adaptacién a los cambios en el campo de tensiones
reinantes.

El tratamiento de las fracturas del fémur representa en la actualidad una de las
practicas mas comunes de la traumatologia. Llamadas cominmente como fracturas
de cadera, son consideradas por un gran nimero de especialistas como la epidemia
silente del siglo xxi1. En el mundo el numero de fracturas de cadera calculado fue de
1,66 millones en 1990 y se estima que podria aumentar a 6,26 millones para el 2050.

Esto traeria una amplia repercusion en el &mbito social y econémico.® En EE. UU.
ocurren 340 000 fracturas de cadera por afo en la actualidad y se prevé que pasen a
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650 000 en 2050. A finales del siglo pasado su coste anual fue calculado cercano a los
10 billones de délares.* En Esparia por ejemplo, se dan unos 35 000 casos de
fracturas proximales al afio, utilizandose la fijacion interna para su consolidacion 6sea,
ya que el tratamiento quirdrgico debe ser lo mas sencillo, rapido y fiable posible,
tratando que la invasion corporal sea minima.®> En Cuba se presenta una situacion
similar a la de paises desarrollados, siendo las causas fundamentales del aumento de
las fracturas de cadera, el incremento de la esperanza de vida y de los accidentes del
transito sobre todo aquellos donde se ven involucrados motoristas, ciclistas, y
peatones de la tercera edad.®

Diversos son los dispositivos utilizados para la consolidacion de las fracturas 6seas del
fémur. Torres Herndndez ME y Martinez Mesa 1J7 afirman que el uso de dispositivos de
fijacion interna como son: cerclajes, clavos intramedulares, placas fijas, placa Dinamic
Hip Screw (DHS), agujas o clavo-placa para fracturas de cuello de fémur, son los
dispositivos ideales, ya que el paciente no sufre de un aparente trauma psicoldgico,
pero tienen que dirigirse a un quiréfano en un periodo no mayor de ocho afios para su
reemplazo, en caso de un comportamiento favorable. Los dispositivos que se basan
en la tecnologia modificada de llizarov (ortopédico ruso) con el uso de la fijacion
externa, ya sea con fijadores circulares, monolaterales o en sus diferentes versiones,
pueden en algunos casos causar un trauma psicoldgico al paciente en el tiempo de
recuperacién, pero una vez retirado este tipo de dispositivo, en caso de una
recuperacion favorable, luego de unas 6 a 9 semanas, el paciente no tiene que
someterse a ningun tratamiento quirdargico adicional.

La simulacién computacional permite crear los medios virtuales para el disefio,
creacion y evaluacion de dispositivos tales como: fijadores externos, protesis y
materiales de osteosintesis (clavos, tornillos y placas), sin necesidad de intervencion
y experimentacion en el cuerpo humano.

Los programas de elementos finitos, muy usados en los andlisis de estructuras y
componentes mecanicos, pueden aplicarse en el analisis de tensiones en protesis y
huesos, se debe definir las propiedades del material y la geometria cuidadosamente.
Este procedimiento ademas de influir en la disminucién del costo de analisis y del
tiempo de procesamiento, ha presentado buenos resultados y ha proporcionado un
entendimiento perfecto de la interaccién proétesis-hueso.

De la elasticidad depende el llamado stress-shielding o protecciéon a la tension,
referido a la disminucion de las tensiones que soporta el hueso subyacente al
implante, ya que este ultimo es mucho mas rigido y las absorbe. Al disminuir las
fuerzas o cargas sobre el hueso se produce un proceso de osteopenia o pérdida de la
masa 6sea alrededor de la protesis lo cual puede conducir al aflojamiento del
implante. La mayor flexibilidad de los biomateriales reduce este fenémeno,® de ahi la
importancia de determinar el comportamiento biomecéanico de los conjuntos placa
Dinamic Hip Screw-hueso y fijador externo monolateral-hueso y la influencia de estos
en la distribucion del estado tensional del fémur, antes, durante y después de retirado
el implante.

METODOS
MODELACION NUMERICA DE LOS DISPOSITIVOS OBJETO DE ESTUDIO
Caracteristicas geométricas y mecanicas de la placa DHS y el fijador externo

La placa DHS esta compuesta por la placa tubo (1A) la cual es fijada a la diafisis del
fémur por siete tornillos cortical (2A) de 4,5 mm de diametro y 30 mm de longitud.
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El tornillo deslizante canulado (3A) tiene una longitud de 91 mm y 22 mm de longitud
de la rosca y un diametro de 12,5 mm en la parte roscada. Este tornillo va por dentro
de la placa tubo de 135°, fijado a ella por el tornillo de compresion (4A). La union del
tornillo con la placa del implante es un contacto deslizante entre ambas partes, lo que
da a la placa DHS su condicidon de implante dinamico (Fig. 1A). El fijador monolateral
disefiado por el doctor Emilio Vargas Marrero, consta de un tornillo cefalico RALCA
(Rodrigo Alvarez Cambras) (1B) de 90,8 mm de longitud y 8,6 mm de diametro, el
cual se utiliza para estabilizar la cabeza femoral y la consolidaciéon 6sea de la fractura,
este se fija al soporte base (2B) a través de dos tuercas y a su vez tiene funciéon de
guiar dicho tornillo y estabilizar el ensamble mediante nueve alambres (varillas) de
Steimann (3B) de 4,4 mm de diametro y una longitud de 30,2 mm que garantizan la
fijacion de la placa al fémur (Fig. 1B).

fa B

Fig. 1. Modelo geometrico del fémur ensamblado con el implante, &) fijador DHS, B) fijador
externo,

Los materiales mas usados en la fabricacion de implantes son el acero inoxidable
(aleacion de cobalto, cromo y molibdeno) y el titanio, ambos de alta biocompatibilidad
y fortaleza. Un estudio comparativo sobre la utilizacidon de clavos de uno u otro
material fue presentado por Ching-Chi H, Amaritsakul Y, Ching-Kong Ch, Jinn L.°

Todos los elementos que componen la placa DHS, asi como los elementos del fijador
externo (excepto la placa base de este Gltimo), son concebidos en el modelo de acero
AlISI 316L, el material del soporte base del fijador externo monolateral es concebido
en el modelo de aleacién de aluminio 2018. Las propiedades mecanicas de estos
materiales se muestran en la tabla 1.

Tabla 1. Propiedades mecanicas de los elementos que conforman la osteosintesis

Aleacion de

Parametro/unidades Denominacidn AISI 316L aluminio 2018
E (Pa) Modulo de elasticidad 2 e+011 7.40 e+010
¥ Coeficiente de Poisson 0,28 0,33
p (kg/m?3) Densidad 7800 2800
o (Pa) tr';"c'gfjge Laecltl 6,80 e+008 42,05 e+07
de (Pa) Limite =lastico 2,40 e+008 31,70 e+07
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Para la confeccidon de todos estos modelos geométricos se utiliza el paquete de disefio
en tres dimensiones SolidWorks, el cual permite el ensamblaje entre sus componentes
a través de relaciones de posicion entre ellos.

Caracteristicas geomeétricas y mecanicas del modelo de fémur empleado

El fémur humano utilizado en este trabajo fue obtenido con autorizaciéon del reservorio
de modelos de huesos del cuerpo humano: The Finite Element Meshes Repository of
The International Society of Biomechanics, tiene las siguientes caracteristicas fisico-
mecanicas: longitud de 411,43 mm, la porcién proximal del fémur tiene una longitud
de 79 mm. Presenta bien definidas la parte cortical y la parte esponjosa.

Las propiedades mecanicas del fémur han sido causa de incertidumbre para muchos
autores, aunque en general el comportamiento del hueso es viscoelastico-no lineal,
para no complicar excesivamente el problema la mayoria de los estudios de
biomecanica consideran al hueso como un material elastico-lineal, lo que se aproxima
razonablemente a la realidad, salvo en el caso de cargas de impacto. Algunos lo
consideran con propiedades mecanicas isotrépicas adaptandose este modelo mas a la
parte esponjosa desde el punto de vista macro,'%'2 otros argumentan el
comportamiento netamente ortotrépico o anisotrépico de la parte cortical, por lo que
se recomienda que esta parte del hueso debe tomarse con dichas propiedades
mecanicas en aras de obtener resultados mas exactos. En la tabla 2 se pueden
apreciar los valores de las propiedades mecanicas de la parte cortical del fémur como
aniso6tropo después de haber revisado, analizado y calculado una media de las
propiedades mecanicas de este hueso, a partir de los datos expuestos al respecto por
un grupo de autores referenciados en varios articulos que definen en sus
investigaciones el fémur con estas caracteristicas e isotrépicas para la parte
esponjosa.ls814

Tabla 2. Propiedades mecdnicas del fémur

Parametro/unidades Denominacidén Valor

Tejido cortical

EX (Pa) Modulo elastico en X 1,31 e+010
EY (Pa) Modulo elastico en Y 1,36 e+010
EZ (Pa) Modulo elastico en Z 2,07 e+010
MY Coeficiente de Poisson 0,366

HYZ Coeficiente de Poisson 0,312

g XZ Coeficiente de Poisson 0,2

GXZ (Pa) Médulo cortante 5,9 e+009
GXY (Pa) Médulo cortante 5,02 e+009
GYZ (Pa) Modulo cortante 4,67 e+009
Tejido esponjoso

E Méadulo elastico 2,17e+009
H Coeficiente de Poisson 0,3
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Aplicacién de las condiciones de borde y mallado del modelo

Garcia del Pino G elaboré varios modelos aplicando una fuerza constante sobre el
extremo proximal de la componente femoral en dos direcciones, simulando solamente
la fuerza de la articulacidon y otros casos de carga para diferentes pesos del cuerpo y
actividades de mayor carga en la articulacion como: subir escaleras, sentarse, pararse
de un asiento, etc., asi como las fuerzas de los musculos. Pérez Anzéon MA8 aplica las
cargas presentes en la cadera correspondientes al peso del cuerpo humano, las del
musculo abductor, el tibia iliaco proximal y el tibia iliaco distal, entre otros. Habiendo
hecho el analisis de las cargas propuestas por los autores antes mencionados, se
considerd en la presente investigacion utilizar las componentes de fuerzas siguientes:
la traccion del musculo abductor en el trocanter mayor, la traccion-torsiéon del
musculo psoas iliaco en el trocanter menor y la traccidon del mdsculo tibia iliaco, la
correspondiente al peso del cuerpo sin tener en cuenta el peso del miembro inferior
que se encuentra en el instante monopodal de la marcha, esta carga tiene un angulo
B= 13° respecto al plano horizontal XY y un angulo g= 73° respecto al plano frontal
XZ, se tuvo en cuenta un coeficiente dinamico de 4,5 para esta fase de marcha
segun;? todas las cargas aplicadas al fémur en estudio se descompusieron en los tres
ejes de coordenadas para una mayor comprension, los valores de las mismas asi
como sus componentes y sentidos de aplicacion se pueden apreciar en la tabla 3.

Tabla 3. Cargas actuantes sobre el fémur descompuestas en los ejes de coordenadas

Cargas X Y z Resultantes
gﬁ;ﬂii ?L‘;d”m 1 062 130 - 2 800 2 997
Abductor (N} - 430 e 1160 1237
Tibia iliaco (N) ---- --== -1200 1200
Psoas iliaco (N) - 78 - 560 525 771,5

En el trabajo se hace uso del paquete profesional de andalisis por elementos finitos
SolidWorks Simulation. EI modelo del fémur en todos los analisis se consideré
empotrado en la zona inferior del mismo, es decir, en la articulacién de la rodilla,
situacion que se puede considerar analoga al funcionamiento real del fémur con carga
durante el apoyo monopodal. Los contactos entre los elementos que componen las
osteosintesis y entre esta y el fémur se asume que es perfecto y modelado como una
union rigida global.

A todos los modelos analizados en esta investigacion se le realiz6 un mallado con
elementos finitos tipo sdlido tetraédrico de alto orden (10 nodos), con tres grados de
libertad por nodo, con un tamafo por elemento de 5 mm y una tolerancia de 0,5 mm,
a su vez se aplicaron técnicas de control de mallado en los agujeros de insercion de
los tornillos al hueso, se obtiene un modelo con 773 809 nodos para el caso del fémur
con la placa DHS y 770 001 nodos para el caso del fijador externo.

Para validar la convergencia del mallado se redujo el tamafio de los elementos
sucesivamente hasta lograr el valor del error deseado, se obtuvo los valores de
tensiones para cada caso. En la tabla 4 se muestran los ultimos dos valores de
tensiones con los diferentes tamarfios de elementos y el error correspondiente.

Al analizar el valor de las tensiones se obtiene un error méximo entre las mismas de
un 1,60 %, por lo que la convergencia del mallado esta garantizada.

20
http://scielo.sld.cu



Revista Cubana de Ortopedia y Traumatologia. 2014; 28(1): 14-25

Tabla 4. Convergencia del mallado

Fijadores bt Y Z Resultantes
Paca DHS 588,9 | 580,86 1,40 Paca DHS
Placa a compresion Placa a compresion

R 336,3 330,9 1,60 Ge i e
dindmica dindmica

Para el analisis de la distribuciéon de las zonas del hueso sano sometidas a traccion o
compresion en su estado normal de carga monopodal sin implante, la variable mas
significativa que tomamos fue la tension normal en direccion del eje longitudinal
(eje z en este caso).

RESULTADOS
ANALISIS DE LA DISTRIBUCION DE TENSIONES EN EL HUESO SANO

Se aprecia en los resultados como la parte posterior del fémur queda sometido a
tensiones de traccion con un valor maximo de 102,2 MPa. En la parte exterior
predominaron las tensiones de compresion con un valor maximo de 122,5 MPa.
Las zonas del hueso sometidas a traccién ocupan un 39,08 % del total.

ANALISIS DE LA DISTRIBUCION DE TENSIONES EN EL CONJUNTO HUESO-PLACA DHS
Y EL FIJADOR EXTERNO

Al colocar un implante para la consolidacién de una fractura, varia la distribucién del
estado tensional del hueso. Debe tenerse en cuenta que en huesos largos, como es el
caso del fémur, la seccién y el espesor de la pared exterior varian a lo largo del perfil
ajustandose a las solicitaciones a las que esta sometido en cada zona. En otras
palabras, el hueso responde en funcion de las fuerzas que se le aplican sobre él. En la
figura 2A, se muestra la distribucion de las tensiones normales en el fémur que tiene
implantado una placa DHS, mientras que en la figura 2B, se muestra la distribucién
de las zonas sometidas a traccion y el porcentaje de estas para el hueso con la placa
DHS.

En la figura 3A, por su parte se muestra la distribucion de las tensiones normales en
el fémur que tiene implantado el fijador externo, mientras que en la figura 3B, se
muestra la distribucion de las zonas sometidas a tracciéon y el porcentaje de estas.

Se aprecia un aumento en el rango de las tensiones actuantes tanto de traccion como
de compresioén, y un aumento en 5,21 % de las zonas de las tensiones a tracciéon en
el hueso.

Es importante a su vez que el implante cumpla con sus funciones de resistencia. En la
figura 4A se muestran las tensiones de Von Mises que se producen en la placa DHS, el
valor maximo de las tensiones iguales a 580,6 MPa ocurre en el tornillo inferior de
fijacion de la placa al fémur en la zona de contacto del primero con esta. Este valor
esta por encima del limite elastico y por debajo del limite de rotura para el material
del implante. En el caso del modelo del fijador externo las tensiones maximas tienen
un valor de 330,9 MPa ubicadas en la zona de contacto de una de las varillas con el
fémur (Fig. 4B), este valor esta por encima del limite elastico pero muy por debajo
del limite de rotura del acero AISI 316L.
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Fig. 2.4) Distribucidn de las tensiones normales en el hueso con
implante, B Zona con tensiones de traccidn,

En la figura 3A, por su parte se muestra la distribucién de las tensiones normales en
el fémur que tiene implantado el fijador externo, mientras que en la figura 3B, se
muestra la distribucién de las zonas sometidas a tracciéon y el porcentaje de estas.

Se aprecia un aumento en el rango de las tensiones actuantes tanto de traccién como
de compresién, y un aumento en 5,21 % de las zonas de las tensiones a tracciéon en
el hueso.

Es importante a su vez que el implante cumpla con sus funciones de resistencia. En la
figura 4A se muestran las tensiones de Von Mises que se producen en la placa DHS, el
valor maximo de las tensiones iguales a 580,6 MPa ocurre en el tornillo inferior de
fijacion de la placa al fémur en la zona de contacto del primero con esta. Este valor
esta por encima del limite elastico y por debajo del limite de rotura para el material
del implante. En el caso del modelo del fijador externo las tensiones méaximas tienen
un valor de 330,9 MPa ubicadas en la zona de contacto de una de las varillas con el
fémur (Fig. 4B), este valor esta por encima del limite elastico pero muy por debajo
del limite de rotura del acero AISI 316L.

ANALISIS DE LA DISTRIBUCION DE TENSIONES EN EL HUESO UNA VEZ RETIRADO
EL IMPLANTE

En los casos en que el implante es retirado una vez conseguida la consolidacion de la
fractura del hueso es importante conocer el valor y la redistribucion de las tensiones
en este. En la figura 5A se aprecia la distribucion de las tensiones en el hueso una vez
retirado la placa DHS del mismo. El valor de las tensiones normales tiene un rango
que va de 101,1 MPa a traccion hasta 285,1 MPa a compresion en el agujero donde
estaba el tornillo inferior. El porcentaje del hueso que queda sometido a traccion es
de 44,95 %, por lo que ocurrira una nueva remodelacién del hueso.

En el caso del hueso una vez retirado el fijador externo las tensiones normales tiene
un rango de 94,9 MPa a traccion hasta 295,3 MPa a compresidon en uno de los
agujeros inferiores donde se insertaba una varilla (Fig. 5B). En este caso queda
sometido a la traccion 44,67 % del hueso.
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Fig. 4. Tensiones de %on Mises, &) En los elementos de |a placa DHS. B) En el fijador
externao,

SI (Mimar*Z (WPa]) 57 (o3 (WP
101 4 M3
EBS Hzd

| %7 o
s 48
. 45
., =351
k- 2T.f &7
£ =598 =002
G214 AxRT
A5
243 s
Aqr7
AS65
s}
AT 2628
228 35,3
2531
2853

B

Fig. 5. Distribucidn de las tensiones en el hueso una vez retirado el implante. A) Placa DHS,
Bl Fijador externo,
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DISCUSION

Al incrementarse en un 5,21 % las tensiones a traccion en el hueso con la placa DHS,
se producira una remodelacién del hueso respecto a cuando este se encuentre sano.
En el caso del conjunto hueso-fijador externo la variacion es de 5,64 %. Debe tenerse
en cuenta que el mas perjudicial sera el que mas variacion produzca, causando una
migracién de hidroxiapatita de calcio hacia la zona con mayores tensiones
compresivas y un aumento de colageno en las zonas sometidas a traccion. Siendo por
tanto la situacion mas desfavorable en el fijador externo, aunque de manera ligera.

En los implantes como tal, se observa un nivel mayor de tensiones en el tornillo
inferior que fija la placa DHS al hueso, con niveles de tensiones por encima del limite
elastico del material de los mismos, por lo que con cargas ligeramente superiores a
las normales de la marcha monopodal, se produciria la fractura de dicho tornillo.

Una vez retirados los implantes, se produce una nueva redistribuciéon del estado
tensional del hueso. Si bien las tensiones a traccién son similares en los huesos que
tenian el implante respecto al hueso sano, se produce un incremento de mas de un
100 % de las tensiones a compresion en los bordes de los agujeros donde estaban los
tornillos, locacion que puede ser foco del surgimiento de grietas en la zona, si no se
asume una terapia recuperadora adecuada.

De los resultados mostrados, de su analisis y de su discusion, se puede obtener que
en relaciéon con el comportamiento mecéanico del implante DHS y el fijador externo, la
situacion mas desfavorable la presenta el primero, al presentar tensiones por encima
del limite elastico del material en el tornillo inferior de fijacién al hueso, pudiendo
sufrir fractura en caso de cargas ligeramente superiores a las que surgen durante la
marcha. En cuanto a la influencia en el hueso una vez colocado el implante, se nota
en ambos casos una ligera variacion del estado tensional del hueso, lo que producira
una remodelacion de éste durante el proceso de consolidacion de la fractura. Al retirar
los implantes se produce una nueva variacion del estado tensional en el hueso,
produciéndose en ambos casos una elevacion de las tensiones de compresion en los
bordes de los agujeros que fijaban ambos implantes, lo cual puede ser fuente de
surgimiento de grietas en el hueso.
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