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Resumen.-

Se presenta el diseño de una placa para fijación interna de fracturas ocurridas en radio distal. Para ello se hace
una evaluacíon nuḿerica de la distribución de tensiones producidas por el efecto de diversas condiciones decarga.
Las mismas han sido calculadas utilizando el Método de Elementos Finitos (MEF) a partir del programa ANSYS
V.11. La geometŕıa del implante fue modelada a manera de generar un sistema global donde interact́uan la placa, el
hueso y los tornillos de fijación, para el cual se definen las condiciones de contorno aplicando fuerzas externas al
segmentóoseo. Los resultados muestran una concentración de tensiones en las regiones adyacentes a los orificios
de la placa y en los tornillos ubicados a los extremos de la placa de fijación, aśı como en la interface placa hueso. En
general la placa se comporta satisfactoriamente ya que los esfuerzos no superan la resistencia elástica del material.
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Numerical analysis for a distal radio fracture fixation plate usingthe
Finite Element Method

Abstract.-

A plate for internal fixation of distal radius fractures is presented. A stresses numerical evaluation under different
loads is made. The finite element method, through the ANSYS V.11 program, hasbeen used. The implant geometry
was modeled to generate a complete system with the plate, bone and screws. The contour conditions were applied
using external forces on osseous segment. Stresses concentrations near hole of plate, extremes screws and interface
bone-plate are shown. In general, the plate stresses was under elastic range.
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1. Introducción

Las fracturas de radio distal son las más
frecuentes que sufre el esqueleto humano; repre-
sentan 1/6 de las fracturas atendidas en los
servicios de emergencias y su frecuencia está en
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aumento en pacientes cada vez más j́ovenes debido
principalmente a los accidentes de tránsito. En
Venezuela ocurren cada año alrededor de 100.000
fracturas de este tipo [1]. Para el tratamiento de
las fracturas de radio distal, actualmente se aplican
diversos ḿetodos que incluyen las técnicas de
fijación interna y externa, los cuales han demostra-
do la potencialidad para restaurar y mantener la
posicíon radiogŕafica hasta que se produce la unión
de la fractura [2].

Las placas son implantes que se colocan en el
hueso para la fijación interna de fracturas. Existen
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Figura 1: Placa DCP para la compresión axial [7].

diferentes modelos, fabricadas de acero inoxidable
o de titanio, tienen varios agujeros y se colocan
sobre la superficie de los huesos, aseguradas con
tornillos. Se clasifican sobre la base de algunos de
sus atributos, ya sea forma, diseño de los agujeros,
sitio elegido para la fijación o utilizacíon [3].
En general, basan su funcionamiento en tres
principios biomećanicos: compresión dińamica,
neutralizacíon y contencíon o sost́en [4 y 5].
Para el caso particular del análisis presentado en
esta investigación, se ha seleccionado una placa
de compresíon dińamica (DCP), disẽnada para
la compresíon axial, se caracteriza por el diseño
de sus orificios (cilindro inclinado y angulado)
que permiten que al colocar un tornillo en forma
exćentrica (lejos de la fractura) se vaya dando
compresíon conforme se va introduciendo el
tornillo en el hueso. Las paredes de los agujeros
son biseladas hacia la zona inferior e inclinadas
hacia en la zona media. (Figura 1). La zona más
débil de estas placas está alrededor de los agujeros
ya que es láunica zona que se puede doblar [4, 5
y 6].

En la actualidad, para diseñar este tipo de
dispositivo de osteosı́ntesis, se hace necesario
emplear herramientas computacionales con el
proṕosito de obtener modelosóptimos. De acuerdo
a lo anterior, a continuación se presentan los
resultados obtenidos en el análisis nuḿerico de
una placa de fijación de interna de para fracturas de
radio distal, llevado a cabo a partir de la evaluación
numérica de la distribución de tensiones generadas
por los efectos de compresión, flexíon y tor-
sión. Los ańalisis han sido realizados empleando

una eficiente herramienta computacional, ANSYS
V.11, a trav́es de la cual es posible conocer defec-
tos que pueden poner en riesgo el buen desempeño
de dispositivo antes de ser manufacturado además
de contribuir a la reducción del tiempo total de
desarrollo de un diseño minimizando el ńumero de
ciclos modelo–pruebas–ensayos–evaluación.

2. Modelo propuesto

Figura 2: Modelo propuesto para la placa sólida: (a) Vista
frontal, (b) Vista superior, (c) Vista posterior, (d) Vista
inferior.

Figura 3: Ubicacíon de la placa: (a) Diseño original-brazo
izquierdo, (b) Disẽno siḿetrico–brazo derecho .

La placa que se presenta a continuación es el
resultado del rediseño de modelos previamente
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existentes [8–14]. La geometrı́a propuesta para el
modelo corresponde a una placa de sostén en T
oblicua (ver figura 2), disẽnada para el abordaje
dorsal de fracturas metafisiarias en el radio distal.
En la figura 3 se observa la ubicación de la placa
en la porcíon ósea correspondiente.

El disẽno incluye siete agujeros avellanados (ver
figura 4a), cuatro agujeros en el cuerpo y tres
agujeros en la cabeza, los cuales sirven para fijar
la placa al hueso mediante el uso de tornillos de
3,5mmde díametro con cabeza redondeada.

Figura 4: Disẽno de la placa: (a) Agujeros avellanados para
tornillos de cabeza redondeada, (b) Posición de los tornillos
corticales en el agujero de alineación proximal.

Los tornillos de cortical presentan rosca en
todo su v́astago y existen diferentes medidas
para los distintos tamaños de los huesos [15]. El
agujero ovalado (ver figura 4b) ubicado en la parte
proximal del implante se utiliza para llevar la placa
al hueso con tornillos de cortical y facilitar el
ajuste de su posición durante el procedimiento de
alineacíon y fijación de la fractura.

La forma anat́omica de la cabeza de la placa
se adapta al contorno del radio distal para reducir
la potencial irritacíon de los tejidos blandos y
proporcionar apoyo sin interferir con los liga-
mentos cerca del borde de la superficie articular.
El extremo y los bordes redondeados también
reducen la posibilidad de irritación de las partes
blandas, adeḿas aseguran una mejor irrigación
sangúınea del periostio.

3. Sistema analizado

Figura 5: Sistema analizado placa–hueso–tornillos de
fijación.

Para el ańalisis de la placa śolida, en ambos
casos, se genera un modelo en el cual se aprecia la
interaccíon entre la placa, el hueso y los tornillos
de fijacíon, descritos en la figura 5.

Figura 6: Corte longitudinal del extremo derecho del sistema.

Placa: El modelo corresponde a la geometrı́a de
la placa solida para tornillos AO/ASIF de
3,5mm de díametro descrita anteriormente,
con la diferencia de que no se consideran
los bordes redondeados, con el propósito
de simplificar el ańalisis posterior en el
programa de elementos finitos.

Hueso: Dos cilindros huecos con un diámetro
externo de 30mm e interno de 20mm
separados por una distancia de 1mmsimulan
el hueso con una fractura transversal.

Tornillos de fijaci ón: Tres cilindros con cabeza
avellanada simulan los tornillos de fijación
atravesando ambas corticales (ver figura 6),
los cuales se colocan en una posición neutra
para fijar la placa al hueso dando estabilidad
al conjunto.

Cabe destacar, que para efectos del presente
ańalisis, se consideráunicamente la densidad de
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la regíon ósea cortical, despreciando los efectos
de la densidad de la ḿedulaósea presente en el
interior del hueso, basado en estudios previos [16];
en los cuales se sugiere ignorar la repercusión
de la ḿedula ósea dado que no se transmiten
cargas significativas. La geometrı́a del sistema se
obtuvo a partir del ḿodulo de disẽno asistido por
computadora AutoCAD, el cual proporciona una
interfaz que permite la transferencia directa de la
geometŕıa del sistema al programa de análisis de
Elementos Finitos, exportando el modelo sólido a
través del formato normalizado de intercambio de
datos SAT [17].

4. Análisis del sistema

Para el sistema global de la placa de radio
distal se realiza un análisis est́atico tridimensional
con cargas constantes, y se evalúa la distribucíon
de tensiones que se presentan bajo los siguientes
estados de carga: Tracción, flexíon y torsíon,
ya que las principales solicitaciones mecánicas
generadas en los huesos causan estos efectos en
cualquier implante [19] y [20].

Flexión y torsíon, reproducen el efecto que se
ejerce tras la colocación de la placa [18] debido
a la conexíon e inmovilizacíon de los fragmentos
de la fractura, adeḿas, simulan las condiciones
generadas al mantener la alineación del eje neutro
del hueso. Poŕultimo, la traccíon representa el
proceso que ocurre luego del remodeladoóseo,
donde el hueso empieza a absorber cargas por
śı mismo y la placa solo resiste carga axial, esto
se presenta durante el proceso de consolidación de
la fractura.

Tabla 1: Valores de carga considerados para la placa de radio
distal [20]

Carga Axial Momento Flector Momento Torsor
134N 150N.mm 500N.mm

Los valores de carga considerados para esta inves-
tigación corresponden a estudios experimentales
realizados en la articulación radiocubital (ver
tabla 1).

5. Materiales

El material seleccionado para el diseño, ańalisis
y fabricacíon de la placa es acero AISI 316L
de calidad para implantes, se trata de un acero
inoxidable austenitico al molibdeno y de bajo
carbono, denominado acero quirúrgico por sus
múltiples aplicaciones en medicina [21], cuyas
propiedades se indican en la Tabla 2.

En general el comportamiento del hueso es
aniśotropo; sin embargo, se puede modelar co-
mo un material lineal elástico ortotŕopico cuyas
constantes elásticas incluyen tres ḿodulos de
elasticidad, tres coeficientes de Poisson y tres
módulos de rigidez [22].

La tabla 3 muestra las propiedades usadas en la
simulacíon del hueso, considerado ortotrópico por
simplificacíon, donde: (E) ḿodulo eĺastico en GPa,
(G) módulo de rigidez en GPa y (ν) relacíon de
Poisson.

6. Discretizacíon del sistema por elementos
finitos

La informacíon geoḿetrica del conjunto fue
procesada en un programa de elementos finitos
con el cual se generó un mallado libre de cada
uno de los voĺumenes del modelo, diferenciando
el material del hueso cortical y el de la placa–
tornillos de fijacíon.

Todos los cuerpos del sistema fueron mallados
con un elemento solido estructural 3-D, el cual
tiene un comportamiento con desplazamientos
cuadŕaticos que lo hace apropiado para el mallado
de modelos irregulares, como los generados por
sistemas CAD/CAM. Est́a definido por diez nodos,
con tres grados de libertad en cada uno y admite
la formulacíon de materiales con plasticidad, en-
durecimiento, fluencia y capacidad de grandes de-
formaciones, adeḿas, su configuración tetráedrica
le permite adaptarse a la forma de la pieza [26].

La interaccíon entre placa, hueso y tornillos
de fijacíon se simula mediante los pares de

Revista Ingenierı́a UC



32 A. Osorioet al / Revista Ingenierı́a UC, Vol. 17, No. 1, Abril 2010, 28-36

Tabla 2: Propiedades mecánicas del material acero 316L (recocido), empleado en los implantes [23] y [24]

Acero L (MPa) S (MPa) A ( %) E (GPa) Sf (MPa) ν
316L 240-300 600-700 35-55 200 260-280 0.3

Tabla 3: Constantes elásticas para el hueso cortical humano [25]

Hueso E1 E2 E3 G12 G13 G23 ν12 ν13 ν23

Cortical 12,00 13,40 20,00 4,53 5,61 6,23 0,376 0,222 0,235

contacto del tiposuperficie–superficie, formados
por parejasTARGE170y CONTA174de 8̃nodos.
Éstos permiten la definición de elementos de
contacto con nodos intermedios sin restricciones
en la forma de las superficies. Además, con su
uso es posible calcular grandes deformaciones
de manera muy eficiente, con amplios desliza-
mientos y modelos de fricción más elaborados.
En comparacíon con otros tipos de contacto, el
modelado es ḿas sencillo y se necesita menor
cantidad de elementos, por lo que el espacio de
memoria y los tiempos de computación requeridos
son menores [26].

Inicialmente, despúes de creados los elementos
mediante el mallado libre, se obtuvo en la placa
una malla de 4.768 elementos y 9.375 nodos; en el
hueso cortical 16.134 elementos y 25.473 nodos
y en cada uno de los tornillos de fijación 1.320
elementos y 2.383 nodos.

Figura 7: Mallado del sistema modelado (a) Vista superior
(b) Vista lateral.

La discretizacíon del sistema (ver figura 7)
muestra la concentración de elementos en la placa
y en el área en contacto entre: placa–hueso y
placa–tornillos de fijación.

7. Condiciones de contorno

Una vez definido el tipo de elemento a emplear,
el material, el modelo constitutivo, la geometrı́a
y mallado, es posible pasar a la siguiente fase, la
cual consiste en la aplicación de las condiciones
de contorno. El movimiento en los extremos de la
placa fue restringido en las direcciones de los ejes
y y z, por su parte, en el hueso fue restringido en
las direcciones de los ejesx e y, de esta forma se
logra estabilidad absoluta en el sistema sin exceso
de restricciones, tal y como lo sugiere el modelo
de Simon, et al. [27].

Las cargas a las cuales fue sometido el sistema
global no se aplicaron directamente sobre el
implante, sino que fueron asignadas al hueso
cortical. De esa manera los esfuerzos se transmiten
del hueso a la placa y a los tornillos, y de los
tornillos a la placa [28]. Por otra parte, la flexión
se simuĺo con respecto al planoxy, dicho efecto
tiende a abrir la fractura, y la torsión con respecto
al eje z, de manera que todos los esfuerzos sean
absorbidos por la placa [20].

Figura 8: Esfuerzo de tracción generado en la sección
transversal del hueso cortical.

La carga axial seleccionadaF = 134N,
geneŕandose un esfuerzo de tracción en la sección
transversal del hueso cortical de 0,34 MPa.

El momento flector,M = 1500N.mm, se modela
como un par de fuerzas puntuales (F/2) que act́uan
en la parte inferior de los extremos libres del hueso
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Figura 9: Momento flector (respecto al planoxy) aplicado en
el hueso.

cortical (ver figura 9). El valor de la fuerza se
determina de la siguiente manera:

M = F · L (1)

dondeL es la longitud de cada uno de los cilindros
que simulan las partes del hueso fracturado, con
lo que se obtiene de la expresión (1) queF/2 =
18,75N.

Figura 10: Momento torsor (respecto al ejez) aplicado en el
hueso.

Posteriormente para generar un estado de tor-
sión puraT = 500N.mm, se aplicaron pares de
fuerzas (F′/2) puntuales en la sección transversal
de los extremos libres del hueso tal como se
muestra en la figura 10. El valor de (F′/2) se
obtuvo a trav́es de la siguiente expresión:

T = F · r (2)

donder es el radio externo del hueso cortical. A
partir de la relacíon (2) se tiene queF′ = 16,33.

En general las condiciones de contorno se
pueden aplicar directamente sobre el modelo de
elementos finitos, es decir, sobre nodos y elemen-
tos o sobre eĺarea del modelo śolido. En este caso
particular las cargas y las restricciones se aplican
directamente sobre eĺarea del modelo solido.
Independientemente de cómo las condiciones de
contorno hayan sido especificadas, el método de
resolucíon solo las considera como términos del
modelo de elementos finitos. Por tanto si las cargas

y restricciones se especifican sobre el modelo
sólido, el programa las transfiere directamente a
los nodos y elementos correspondientes.

8. Análisis de resultados

Se realiźo un ańalisis por elementos finitos
del sistema placa–hueso–tornillos de fijación, a
través del programa ANSYS V.11. El análisis
numérico muestra la distribución de las tensiones
equivalentes de Von Mises generados sobre los
nodos a partir de la simulación de carga axial
(traccíon y compresíon seǵun el caso), flexíon y
torsión aplicadas en el hueso como cargas externas
al sistema, ya que para evaluar los esfuerzos
permisibles en los implantes se utilizó la teoŕıa
de fluencia basada en la tensión de Von Mises
(ampliamente aceptada para la previsión de fallas
en materiales d́uctiles). De acuerdo con este
criterio el modelo falla cuando en alguno de sus
puntos la enerǵıa de distorsíon por unidad de
volumen supera el lı́mite de fluencia del material
usado [29].

La representación grafica generada con ANSYS
presenta los resultados en una escala de colores
que va desde el azul, que indica las zonas
menos esforzadas del sistema, hasta el rojo que
muestra las zonas ḿas cŕıticas que concentran un
mayor esfuerzo indicando la posible cedencia del
material.

Figura 11: Tensiones equivalentes de Von Mises (MPa) para
el sistema de la placa solida sometida a tracción, (a) Vista
Superior, (b) Corte longitudinal.

Los resultados mostrados en la figura 11-a
indican la distribucíon de esfuerzos de Von Mises
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en el sistema analizado al ser cargado axial de
traccíon. En el implante se observa concentración
de esfuerzos a las zonas cercanas a los agujeros,
espećıficamente en aquellos que poseen tornillos
de fijacíon con un valor ḿaximo de 52.282 MPa.

En general, el tornillo ubicado en dicho agujero
tiene el mayor esfuerzo del modelo (58,509 MPa),
y el ḿınimo valor en el cuerpo que simula al
hueso (0,25033×10−1MPa). Adeḿas, se aprecian
pequẽnas concentraciones hacia los extremos del
sistema en la región de contacto del implante con
el hueso (ver corte longitudinal de la figura 11-b).

Figura 12: Tensiones equivalentes de Von Mises (MPa) para
el sistema de la placa solida sometida a flexión, (a) Vista
Superior, (b) Corte longitudinal.

Por otra parte, la figura 12-a representa la
distribucíon de esfuerzos de Von Mises generados
en el modelo cuando está sujeto a un momento
flector, el cual tiende a abrir la fractura.

El esfuerzo ḿaximo se reduce a la mitad (22,549
MPa) en comparación con el ańalisis anterior, y a
diferencia de este se localiza en el implante, en el
agujero del extremo izquierdo, cerca de la interfaz
placa–hueso–tornillos de fijación y el ḿınimo se
presenta a la altura del hueso con un valor de
(0,13231×10−1 MPa) (ver corte longitudinal de la
figura 12-b).

Finalmente, para el análisis de torsíon, el
comportamiento del sistema es aproximadamente
igual al que se observa bajo la aplicación del
momento flector estudiado (ver figura 13-a).

La distribucíon de los esfuerzos de Von Mises
en el implante es semejante, con una mayor
concentracíon en los extremos de la placa. En

Figura 13: Tensiones equivalentes de Von Mises (MPa) para
el sistema de la placa solida sometida a torsión, (a) Vista
Superior, (b) Corte longitudinal.

términos globales la tensión máxima (20,111 MPa)
se encuentra en la placa, en el mismo lugar que en
el caso anterior, y el esfuerzo mı́nimo se mantiene
en el hueso con un valor de (0,16716×10−1 MPa)
(ver corte longitudinal de la figura 13-b). Para los
disẽnos planteados, los resultados reflejan que el
comportamiento mecánico de ambos modelos bajo
las exigencias de carga impuestos son similares.
En los implantes existe concentración de esfuerzos
por la presencia de los agujeros, en particular en
aquellos donde se insertan los tornillos de fijación.
Este mismo efecto puede ser visto en la cabeza de
los tornillos y en los cortes sesgados de la placa
de contacto limitado, originado por los cambios
súbitos de geometrı́a.

Estos valores son inferiores al lı́mite eĺastico
del acero 316L (300 MPa) lo cual indica que los
disẽnos soportaŕan la carga a las cuales estarán
sometidos en condiciones normales de uso, lejos
de presentar deformación pĺastica o fractura del
material.

En general, las tensiones que aparecen en el
hueso fueron muy pequeñas o pŕacticamente nulas,
y las tensiones ḿaximas son compartidas por los
implantes.

Este comportamiento se ajusta a lo esperado
en condiciones normales de funcionamiento, ya
que el sistema placa–tornillos deberı́a absorber la
mayor carga posible, al menos durante el periodo
de recuperación despúes de la ciruǵıa, debido a que
antes del proceso de consolidación el hueso tiene
que permanecer cargado lo mı́nimo necesario para
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estimular el remodeladóoseo.
Dado que para el diseño hay ḿas de una forma

potencial de falla, existe ḿas de un valor de factor
de seguridadN. Sin embargo, entre los casos de
carga estudiados, el que origina el mayor esfuerzo
es aquel que puede prever el modo más probable
de falla. Por ello, el factor de seguridad se estima
para el ensayo de tracción obteníendoseN = 5,73.

Los resultados del factor de seguridad deN,
se justifican si se considera la existencia de
situaciones donde el usuario puede someter el
disẽno a condiciones de sobrecarga. Por ejemplo,
no hay forma de evitar que alguien intente levantar
un peso o que sufra una caı́da.

Por otro parte, está claro que dondequiera que
intervenga la salud de las personas se justifican
valores altos deN.

Se analizaron algunos modelos adicionales (a
traccíon, por ser el estado de carga más desfavor-
able) del sistema de la placa solida con mallas
más refinadas y tiempos de cálculo mayores, con
los que se ha comprobado la robustez de los
resultados.

Tabla 4: Constantes elásticas para el hueso cortical humano
(Ashman y Rho, 1988)

Mallado Elementos Nodos Esfuerzo
máximo de
Von Mises (MPa)

1 4.768 9.375 58,509
2 19.092 35.128 59,400
3 38.002 62.378 61,452

Se han realizado refinamientos en las zonas donde
se esperaba un mayor gradiente en los resultados,
por ello se genera de nuevo el mallado de la placa
manteniendo el mallado original en el hueso y los
tornillos (ver tabla 4).

Se observa que para las tres mallas el esfuerzo
máximo de Von Mises está muy cerca, por lo que
se considera que un mayor número de elementos
no se justifica, ḿas aun cuando se tiene un
factor de seguridad tan elevado. Adicionalmente,
la figura 14 muestra que los resultados convergen

Figura 14: Representación gŕafica de la convergencia del
esfuerzo ḿaximo de Von Mises del sistema.

para un mallado de 4.768 elementos y 9.375
nodos, adeḿas, el tamãno de los elementos debe
adoptarse como punto de equilibrio entre precisión
y tiempo de ćalculo. Debe usarse el ḿaximo
tamãno de elemento posible sin que los resultados
de inteŕes se vean afectados.

9. Conclusiones

Se presenta el diseño de una placa de fijación de
fractura de radio distal como propuesta de solución
a los pacientes de escasos recursos que asisten a
los centros hospitalarios públicos de la regíon. La
alternativa disẽnada se valida usando un programa
comercial de computación basada en el ḿetodo de
los elementos finitos denominada ANSYS V11.0.
Los resultados computacionales basados en los
esfuerzos de Von Mises, evidencian que la placa
resiste las cargas a las que fue simulada: 134N
para traccíon, 18,75N por flexión y 500N.mmde
par torsor. Por otro lado, pudo observarse que los
tornillos ubicados a los extremos de la placa, que
interact́uan con el disẽno y el hueso, resultaron
ser los elementos ḿas cŕıticos debido a su ele-
vado valor de esfuerzo, cercano a su resistencia.
Finalmente, se recomienda seguir utilizando un
programa de simulación de basado en el ḿetodo
de los elementos finitos para optimizar los diseños
de los dispositivos de osteosı́ntesis.
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