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RESUME

Afin d’analyser le comportement biomécanique des structures osseuses, tels le fémur
et le tibia, pour des applications biomédicales ou traumatiques, les modeles d’éléments
finis sont de plus en plus utilisés dans toute la gamme des dispositifs orthopédiques. Elle
est adaptée a l'étude du comportement de toute unité physiologique, malgré sa
complexité. La simulation numérique combinées a des techniques d’acquisition de la
géométrie de la structure osseuse ont permis de construire des modeles personnalisés.
Les modeles éléments finis personnalisés des patients basés sur la tomodensitométrie
(CT) sont généralement utilisés pour «prédire» la réponse biomécanique des os

humains.

Notre travail consiste a combiner la méthode des éléments finis et la
tomodensitométrie afin de modéliser et d’étudier la réponse biomécanique des
segments osseux, le fémur et le tibia pour deux cas d’études. Le premier cas, étudie la
stabilité du plateau tibial fracturé. La fracture a été réparée par une méthode mini
invasive, cette technique utilise un ballonnet et un ciment d’augmentation. Quant au
deuxieme, il étudie le risque de fracture du fémur sous I'effet d’alignement du membre

inférieur.

Les résultats de la simulation du plateau tibial ont montré que le ciment joue un role
tres important. En effet, il permet la réduction de la dépression, la répartition des
contraintes dans le plateau tibial et facilite le transfert de la charge. Cependant, les
résultats de simulation de fémur ont montré l'influence des anomalies angulaires sur la
répartition des contraintes. La déformation du valgus augmente le risque de fracture
cervicale. Par contre, la modification de la répartition de la contrainte en fonction de

'alignement de la charge affecte la fracture atypique du fémur.

Ces résultats ont souligné le potentiel de la modélisation par éléments finis
personnalisée. Cette modélisation a permis d’analyser la stabilisation du plateau tibial
par une nouvelle technique la tibioplastie. En outre, une évaluation des indicateurs de
risque de fracture influencés par 'anomalie angulaire du membre inférieur dans le plan

frontal a été réalisée.

Mots clés : Biomécanique ; Fracture de fémur ; Stabilisation du tibia ; Eléments finis.




ABSTRACT

In order to analyze the biomechanical behavior of bone structures, such as femur and
tibia, for biomedical or traumatic applications, finite element models are increasingly
used throughout the range of orthopedic devices. It is adapted to the study of the
behavior of any physiological unit, despite its complexity. Numerical simulation
combined with techniques of acquisition of the geometry of the bone structure made it
possible to build personalized models CT-based. Subject specific finite element models

are typically used to "predict"” the biomechanical response of human bones.

This biomechanical work combined the finite element method and CT scan to study,
first, the stability of the tibial plateau fractured and repaired by a minimally invasive
method. This technique uses a balloon and cement augmentation. As for the second, is to

study the fracture risk of the femur under the effect of alignment of the limb.

The results of the simulation of the tibial plateau have shown that cement plays a very
important role. Indeed, it allows the reduction of the depression, the distribution of the
stresses in the tibial plateau and facilitates the transfer of the load. However, femur
simulation results have shown the influence of angular anomalies on the distribution of
stresses. Valgus deformity increases the risk of cervical fracture. On the other hand, the
modification of the distribution of the stress as a function of the alignment of the load

affects the atypical fracture of the femur.

These results underscored the potential of custom finite element modeling. This
modeling made it possible to analyze the stabilization of the tibial plateau by a new
technique tibioplasty. In addition, an evaluation of the fracture risk indicators influenced

by the angular anomaly of the lower limb in the frontal plane was performed.

Key words: Biomechanics Femur fracture; Stabilization of the tibia; Finite elements.
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Introduction générale

INTRODUCTION GENERALE

Les fonctions principales des os sont de fournir un soutien mécanique au corps et
protéger les organes vitaux. IIs constituent 'ossature du corps humain. La géométrie des
segments osseux de squelette et 'organisation de leurs structures osseuses particuliéres
leur permettent de supporter des charges importantes et de permettre la mobilité du
corps humain. La forme des os est strictement fonctionnelle et peut étre vue sur les sites
d'attachement musculaire ou les arétes osseuses, comme le trochanter de fémur plus ou
moins grand, fournissent des bras de levier aux muscles et améliorent la mobilité. Ainsi,
la macrostructure osseuse et l'architecture microscopique ont leurs effets sur leur
fonction. En outre, la forme et la microstructure des os ne dépendent pas seulement par
notre génétique, mais s'adaptent également en fonction de chargement et de la guérison
des blessures. Ainsi, avec I'age, la masse osseuse diminue. Les os deviennent plus poreux
et plus légers. L'ostéoporose et d'autres maladies osseuses rendent I'os moins résistant
et augmentent le risque de fracture. Les différentes caractéristiques anatomiques et les
propriétés mécaniques de I'os peuvent expliquer leur résistance, leur risque de fracture

et leur guérison pour chaque individu.

D’une autre part, la composition de la structure osseuse, ainsi la grande variabilité
inter-individus inhérente aux matériaux biologiques ont fait de 'os un matériau tres
complexe d’ou la généralisation d'une loi de comportement est tres difficile. L’arrivée
des méthodes de simulations numériques et 'essor des ressources informatiques ont
permis une nouvelle approche dans I'étude du tissu osseux. De méme, le développement
de la mécanique numérique et des techniques d’acquisition de la géométrie nous a
permis d'étudier la biomécanique des os d'une maniére nouvelle. Des méthodes
tomographiques de l'imagerie médicale, telle la tomodensitométrie, peuvent étre
utilisées pour récupérer de maniere non invasive la géométrie de 1'os et déterminer ses
propriétés de matériaux et leurs cartographies. Tandis que les méthodes numériques de
la mécanique, telles que la méthode des éléments finis (MEF), sont des outils polyvalents
pouvant étre utilisées pour analyser des configurations de charges difficiles a répliquer
expérimentalement et accéder aux contraintes et aux déformations dues a des zones

inaccessibles pour les mesures.
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La simulation numérique combinée a des techniques d’acquisition de la géométrie de
la structure osseuse ont permis de construire des modeles personnalisés. Les modeles
éléments finis personnalisés des patients basés sur la tomodensitométrie (CT) sont
généralement utilisés pour «prédire» la réponse biomécanique des os humains. Cette
personnalisation des modeles a été utilisé pour évaluer et prévenir le risque de fracture
afin d’utiliser des moyens de traitement mieux adaptés. Bien qu’elles permettent

d’évaluer le dispositif le plus efficace dans le cas de réparation de ces fractures.

La méthode des éléments finis MEF a été utilisée dans toute la gamme des dispositifs
orthopédiques. Elle est adaptée a I'étude du comportement de toute unité physiologique,
malgré sa complexité. La simulation numérique est devenue un outil puissant dans le
domaine de la chirurgie orthopédique et de la traumatologie, aidant les chirurgiens a
mieux comprendre la biomécanique, a la fois dans des conditions saines et

pathologiques.

Dans ce cadre, notre travail de biomécanique s’attache a combiner la méthode des
éléments finis et la tomodensitométrie pour étudier deux cas particuliers. Les deux cas
d’étude sont basés sur des images CT, mais different par la facon dont les analyses sont

exécutées.

Le premier cas concerne l'analyse par modélisation EF personnalisée de la
stabilisation du plateau tibial dont la fracture du plateau tibial a été réparée par une
méthode récemment utilisée. Cette méthode de réparation est une méthode mini

invasive alliant une plaque de verrouillage et du ciment injecté.

Le deuxiéme cas concerne l'évaluation et la prédiction des risques de fracture de
fémur sous l'effet du mal-alignement. Dans la présente these, des modeles EF
personnalisés de fémurs humains sont utilisés pour simuler le type et la forme de
fracture. Ainsi 'estimation de I'effort a la rupture, permettant d’envisager la prédiction

du risque de fracture en clinique.

Ce travail a fait 'objet d’'une collaboration avec l'institut Pprime de 'Université de

Poitiers et le Laboratoire d’Anatomie du CHU de Poitiers.
La structure de mise en ceuvre pour cette these s’organise autour de quatre chapitres.

Le premier chapitre consiste, tout d’abord, a présenter une revue bibliographique sur

des structures osseuses. La physiologie de base de l'os, son comportement et ses
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propriétés mécaniques seront abordés. Ainsi une description de l’anatomie des
membres inférieurs sera décrite. Un rappel de I'anatomie du corps humain, en
particulier le membre inférieur leurs anomalies angulaires et les pathologies de I'os sont

évoqués.

Le deuxieme chapitre, a été consacré aux outils et la méthodologie de modélisation
dans notre étude. Les techniques d’'imagerie médicales permettant les mesurer in vivo,
I'atténuation des rayons X dans différents matériaux et I'estimation des propriétés

mécaniques de l'os a partir des valeurs d'atténuation ont été évoqués. Ainsi, la

description de la modélisation numérique des structures osseuse sera expliquée.
Les deux derniers chapitres sont réservés aux deux cas de I'étude.

L’analyse de la réparation du plateau tibial par la méthode mini invasive et
I'évaluation de la stabilité des implants par des modeles EF personnalisés au patient
sont traitées dans le chapitre trois. L’étude biomécanique met I'accent sur l'effet de
I'augmentation du ciment apres la réduction par ballonnet des fractures de dépression-
séparation du plateau tibial. Comme, elle montre 'impact de certains parameétres tels

que les propriétés mécaniques de I'os et la taille des implants.

Le chapitre quatre est consacré a l‘étude et I'analyse de la réponse du fémur sous
'effet des anomalies angulaires du membre inférieur. Des modeles personnalisés ont été
utilisés pour prédire la dépendance de l'alignement axial individuel sur la répartition
des contraintes. Nous étudierons plus particulierement l'impact de I'alignement du
membre inférieur sur les fractures de fémur. Nous utilisons des indicateurs de risque de

fracture pour détermine le risque potentiel de fracture fémorale atypique FFA.




Chapitre I : Biomécanique et anatomie
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Chapitre I : Biomécanique et anatomie

I.1 INTRODUCTION

L’analyse des segments squelettiques des membres inférieurs nécessite une
compréhension des mouvements dans lesquels ces os ont évolué, la capacité des
articulations a absorber les forces, des effets des forces au-dela de la capacité de
résistance des os et des articulations ainsi des modeles de fractures résultantes par force
excessive. Ce chapitre sert d’introduction pour une étude des os isolés de la jambe
soumis a des charges physiologiques ou a des traumatismes afin d’évaluer et analyser
les réponses de ces éléments pour des raisons cliniques. Il aborde la biomécanique et le
comportement mécanique de tissu osseux, la biomécanique des membres inférieurs, les

charges que subissent les segments osseux et les pathologies osseuses.

1.2 L’0S, ANATOMIE ET PHYSIOLOGIE

Les os sont des segments ou pieces de formes complexes soudés, unis ou réunis entre
eux par des articulations. IlIs forment la charpente du corps, partie passive de I'appareil
locomoteur dont les muscles forment les éléments moteurs. Les os ont des fonctions
importantes. Plus qu’un ro6le de protection de visceres et des divers organes vitaux (tels
que le cerveau protégé par le crane, le coeur et les poumons protégés par cage
thoracique), les os fournissent le soutien mécanique et le site de fixation musculaire
pour la locomotion, et assurent des réserves minérales par voie métabolique et

I’homoeostasie.
1.2.1 Les types d’os et leurs organisations

Les os peuvent étre classifiés selon deux méthodes. La premiere classification est
basée sur I'organisation et 'emplacement anatomique des piéces osseuses et la seconde
sur leurs formes.

Le squelette humain est composé de deux parties principales (Fig.I-1). Selon

I’emplacement des os, dans ces deux parties, on distingue :

Les os axiaux : sont les os qui composent la partie axiale et constituent I'axe du corps

(ex : os de crane, os de la cage thoracique, les vertebres).

Les os appendiculaires: sont les os qui composent les parties bilatérales du
squelette (ex : os des membres supérieur, os des membres inférieurs).

Selon leur forme les os peuvent étre classifiés en trois groupes.
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Les os longs : sont des os de forme tubulaire 'une de ces dimensions (longitudinale)
est nettement plus long que les deux autres. Ils se composent d'une partie cylindrique
intermédiaire appelée la diaphyse et deux parties distales volumineuses, appelées
épiphyses recouverte de cartilage portent les surfaces articulaires, zones d’'insertions

musculaires et tendineuses (ex. fémur, tibia, humérus)

Les os courts : sont des os plus petits par rapport aux os longs, leurs trois dimensions
sont presque égales ils comportent de nombreuses surfaces articulaires (ex. carpes,

tarses).

Les os plats : sont les os minces, ils ont une dimension (I'épaisseur) nettement plus

petite que les deux autres (crane).

Les os irréguliers : Ce sont les os de forme et de taille variable qui ne rentrent dans

aucun des groupes précédents (ex. les vertebres).
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Figure I-1. Le squelette humain complet

Les variétés des formes et de I'architecture des segments osseux, leur agencement et
la qualité de la matiere osseuse permettent a la charpente squelettique d’accomplir sa
fonction locomotive et de protection. La matiere osseuse varie selon I'age et selon le
sexe. La masse osseuse augmente de I'enfance a I'adolescence, se stabilise a 'age adulte
puis se diminue en vieillissant. Cette diminution est plus importante chez les femmes a
partir de la ménopause. Cela fait augmenter le risque des fractures. D’autre part la
qualité de la masse osseuse dépend de sa composition biologique, minérale comme elle

est influencée par les mouvements et les actions mécaniques exercées.
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1.2.2 Le tissu osseux : structures hiérarchiques

Le tissu osseux est un tissu complexe constitue la partie rigide résistante du segment
osseux. Il est continuellement détruit et reconstruit par un mécanisme biologique appelé
modelage et remodelage. Ses trois composants essentiels sont : les cellules osseuses, le
minéral osseux et la matrice osseuse. Il a une organisation multi-structurelle
hiérarchique de I'échelle moléculaire a I’échelle anatomique (Rho et al, 1998). Le tissu
osseux est organisé et structuré sous forme architecturale selon leur localisation et

selon I’échelle métrique (Fig. [-2) (Weiner and Wagner, 1998).

A l'échelle nanométrique, le tissu osseux est composé essentiellement de cristaux
d’hydroxyapatite de calcium (HA) [Ca10(PO4)s(OH)2] avec quelques impuretés de
potassium, magnésium et sodium insérés dans une matrice organique appelée ostéoide,
composée de 90 % de collagenes du type I et de protéines non collagéniques. Le
collagene est synthétisé par des cellules osseuses appelées ostéoblastes. Ces molécules
s’assemblent de facon périodique pour former les fibrilles ayant un diametre de I'ordre
de 100 nm-1 pum. Les fibrilles de collagene s’assemblent également pour former les
fibres de collagéne ayant un diametre de l'ordre de 1-10 um (Rho et al., 1998; Weiner
and Wagner, 1998). L’arrangement tridimensionnel des molécules de collagene au sein

d’une fibrille n’est pas bien compris.

A I'échelle microscopique, on distingue deux types de tissus. Un tissu osseux (tissé
réticulaire) primaire formé par des blocs de fibrilles tissées a orientation aléatoire
élaboré a partir de cartilage destiné a étre remplacer dans la période de croissance. Et
un tissu osseux lamellaire (mature) formé de feuillets ou lamelles (1-10 pm) contenant

des fibrilles unidirectionnelles dans des angles alternés entre les couches.

A I'échelle plus élevé, I'échelle macroscopique, deux types d’os solide distincts. L’os
cortical est formé par un tissu lamellaire haversien et un tissu trabéculaire hautement

poreux.

Le tissu osseux cortical est une structure compacte et hétérogene composée des
unités élémentaires histo-physiologiques formées par des lamelles osseuses
concentriques entourant un canal haversien appelées ostéons. Les canaux d’Havers sont
reliés par des canaux transversaux de Volkmane jusqu’au périoste. Le tissu trabéculaire

est constitué d'un réseau de tiges et de plaques lamellaires de forme irréguliere reliées
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entre elles, intercalées avec de grands espaces médullaires et entourés par du tissu
adipeux et hématopoiétique richement vascularisé. L’os cortical représente environ 80%
du squelette bien que I'os spongieux ne représente que 20% du squelette adulte. L’os
cortical est une couche épaisse dans la diaphyse des os longs et moins au moins épaisse
dans I'épiphyse. Par contre la structure trabéculaire compose la partie principale dans
les épiphyses et les métaphyses des os longs et des corps vertébraux. Chacun des deux
types d’os participe a la résistance aux contraintes mécanique en fonction de ses

propriétés caractéristiques mécaniques (Cowin, 2001; Hollinger, et al.,, 2004).
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Figure I-2. La structure hiérarchique de I'os

1.2.3 Le modelage et le remodelage osseux
1.2 3.1 Le modelage osseux

Le modelage osseux est un processus par lequel les os immatures se développent, des
les premieres semaines de la vie embryonnaire jusqu’a la fin de la croissance, de
I’ébauche primitive a la formation de tissus osseux définitif (os). Le modelage osseux est
la formation de nouvel os qui n’est pas précédé par la résorption. La premiere étape de
la transformation est I'ossification primaire d’ou I'élaboration de tissu osseux primaire a
partir d’un tissu cartilagineux ou a partir d’un tissu conjonctif. Les tissus cartilagineux
remplacés par I'os fibreux subissent une ossification secondaire formant du tissu osseux

lamellaire. Les propriétés osseuses de 1'os croissant, sont liées aux exigences de taille et
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aux changements des forces de traction et de compression agissant sur le corps (Rogers,

2011; Hamill, et al., 2009).
1.2 3.2 Le remodelage osseux

Le tissu osseux est en permanent renouvellement. Ce renouvellement de tissus
osseux qu’'on appelle remodelage. Ce processus permet la réformation et la réparation
des 1ésions microscopiques du tissu osseux et leurs accumulations qui pourraient mener
a une fracture. Le remodelage entretient I'os et lui permettrait une adaptation aux
contraintes extérieures. Les régions soumises a des forts chargements reconnaissent
une augmentation de la quantité osseuse afin d’augmenter leur résistance mécanique.
Selon la loi de Wolff, les densités, les formes et les dimensions des os d’un étre humain
dépendent de I'importance et de la direction des contraintes mécaniques qui agissent
sur les os. Le chargement mécanique dynamique amene les os a se déformer. Plus les
charges sont importantes plus les déformations sont grandes. Ces déformations meénent
a des transformations changeant la forme et la résistance de l'os. Le remodelage
implique la résorption de l'os plus agé endommagé par la fatigue et la formation
subséquente d’un nouvel os. Les cellules fondamentales participantes au remodelage
sont: les cellules ostéogéniques, les ostéoblastes qui produisent la matrice de l'os, les
ostéoclastes qui détruisent la matrice de I'os et les ostéocytes qui entretenir la matrice
osseuse (Fig. [-3) Le processus de remodelage est assuré par les ostéoclastes et des
ostéoblastes regroupés en des unités de remodelage BMU (Basic Multicellular Unit). Il se
produit par la séquence d’activation, résorption et formation dans les sites 1ésées.
L’activation apparait en formant les ostéoclastes. Les cellules ostéoclastiques résorbent
un volume osseux en formant des lacunes. Dans la phase d’invasion, les ostéoblastes
remplacent les ostéoclastes. La derniere phase, les ostéoblastes comblent la lacune en
apposant une nouvelle matrice collagénique qui sera minéralisée en conférant la solidité

du tissu osseux.

10
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Figure I-3. Les cellules osseuses

Chez les sujets agés, des anomalies se produisent dans les machines cellulaires. La
croissance de la résorption osseuse endocorticale et la réduction de I'apposition
périostée entrainent une perte osseuse nette, des altérations de la répartition du reste
de I'os et 'émergence de la fragilité osseuse (Greenwald et Haynes, 1972). En outre, chez
les sujets adultes lorsque les déformations dépassent un certain seuil, un nouvel os est
posé sur les sites de déformation, et la densité et la masse osseuse sont augmentées. Par
contre, si les déformations restent en dessous d’un seuil minimum, le remodelage osseux

se produit avec un os enlevé pres de la moelle.

Dans la guérison d’os fracturé, les principales phases tissulaires sont les phases de
callosité, de remodelage et de modelage, accompagnées d'un phénomene d’accélération
régionale. Dans la guérison osseuse, des petites déformations aident a guider les phases
de modelage et de remodelage de la guérison osseuse et leur absence, le remodelage se
met en mode de désuétude (inactive) et tend a éliminer le cal (Afoke et al, 1987). En
outre, les deux processus de modelage et de remodelage dans l'os cortical et spongieux,
sont similaires, sont dirigés par des cellules noyées dans 'os des ostéocytes qui sont
sensibles aux changements du flux de fluide interstitiel a travers les pores résultant

d’une contrainte sur l'os.

1.3 LES PROPRIETES MECANIQUES DE L’0S

L’étude des propriétés mécaniques de l'os est importante puisque l'os est le porteur
du corps humain. Les informations sur les propriétés mécaniques des os entiers sont
trés importantes pour la réparation des fractures osseuses, d’aider a concevoir les
implants et les protheses appropriés dans les os. L'os est un matériau vivant. La

diversité de la composition du tissu osseux et l'organisation architecturale des

11
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constituons ainsi l'irrégularité de la structure de I'échelle nanométrique a I’échelle
microscopique ont donné les propriétés hétérogenes, anisotropiques et mécaniques de
la structure osseuse au niveau macroscopique ( van Rietbergen et al, 2002 ; Weiner et
Wagner, 1998). La composition minérale et le reformage du tissu osseux en fonction des
actions et réactions et sollicitation mécaniques ont influencé la quantité et la qualité
osseuse ainsi le sexe et I'age (la masse volumique) (Kopperdahl et Keaveny, 1998;
Mcguigan et al., 2002). L’architecture matricielle et 'emplacement des constituons ont
fait de I'os un matériau composite, son remodelage et son changement de sa structure et
de sa masse volumique et la perte de la quantité osseuse en fonction de temps faisant de
'os un matériaux complexe avec des propriétés assez compliquées. La relation entre les
réponses mécaniques des segments entiers de 1'os, leurs propriétés matérielles et leur
forme est un défi. Le matériau lui-méme est complexe, et le segment a une forme
géométrique compliquée. En outre, les deux types d’os, cortical et trabéculaire sont
composés des mémes constituants approximativement des mémes proportions mais des
propriétés mécaniques différentes. Ces différentes propriétés mécaniques seront

abordées dans les suivants paragraphes.
I.3.1 Les propriétés mécaniques de I'os cortical

L’os cortical forme la diaphyse des os longs et la coquille mince des épiphyses ainsi la
couche externe des os irréguliers. L'examen des caractéristiques structurelles et
matérielles a montré que l'os cortical est un matériau hétérogene et anisotrope (Fan et
al, 2002; Hoffmeister et al, 2000a; Odgaard et al, 1990). La compréhension du
comportement mécaniques et I'évaluation des caractéristiques mécaniques de l'os a été
abordé par un grand nombre d’auteurs. Dans la plupart des études les parametres
meécaniques les plus importantes a comprendre sont la rigidité, la résistance, la ténacité
et la résistance a la fatigue. Les propriétés mécaniques de l'os cortical dépendent de
divers facteurs. Ces propriétés peuvent varier selon sa structure hiérarchique complexe
(Rho et al., 1998), selon la particularité du spécimen ou entre individus (Eckstein et al,,
2002) et selon différents types de charges et des essais mécaniques utilisés, telles que la
flexion ou la torsion (Hoffmeister et al, 2000a). Les essais sont appliqués sur des
éprouvettes osseuses in vitro pour déterminer les caractéristiques mécaniques telles

que la rigidité de la structure et la charge a la rupture (résistance structurale).
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La caractérisation des propriétés mécaniques de l'os cortical se déterminent souvent
avec des essais mécaniques effectués sur des échantillons multiples avec des
orientations variables des ostéons. Les propriétés mécaniques du cortical de I'os long
dépendent de l'orientation du chargement et l'orientation des ostéons (Heat,T et al,
1994; Jackson, 1979; Petrtyl et al, 1996). Aussi, elles sont influencées par d’autres
facteurs tel le site anatomique, le degré de minéralisation et la taille de 1’échantillon ou
I'éprouvette. L'os compact est, a la fois, plus résistant et plus rigide lorsqu’il est chargé
longitudinalement le long de I'axe diaphysaire par rapport aux directions transversales,
radiales ou circonférentielles. Une faible différence est remarquée entre le module
transversal et radial qui a fait de l'os cortical un matériau isotrope transverse
(Hoffmeister et al., 2000; Hunt et al,, 1998). La différence significative par localisation
anatomique a été montrée par Hunt et al. Le module élastique dans le plan longitudinal
du tibia (34.1 GPa) a été significativement plus grand que celui du fémur (32.5 GPa).
Entre I'os tibial et I'os fémoral, le tibia semble étre plus rigide des deux os (Richard et al,
1993). La direction de chargement influe les propriétés mécaniques. La résistance en
compression differe de la résistance en traction (Liu et al, 1999 ; Reilly et Burstein,
1975; Zysset et al., 1999). L'os cortical du tibia montre une rigidité plus grande en
traction (tension) quant en compression qui confirme linfluence de mode de

chargement (Reilly et Burstein, 1975).

Les effets des changements liés a I'dge sur les propriétés en traction de I'os cortical
humain dont lequel les changements associés, la porosité, la minéralisation et la
microstructure sont décrits par Richard et all (Richard et al,, 1993). L'information sur
'effet de I'age est importante. Les effets du vieillissement doivent étre pris prendre en
compte dans la conception et la recherche de produits de génie tissulaire osseux ou de
produit chirurgical. Nombreuses études ont montré la dégradation de propriétés
meécaniques. La rigidité du sujet jeune est plus grande que la rigidité de 1'os cortical chez
les plus agés. Une diminution consécutive avec I'dge pour la plupart des propriétés
mécaniques, a I'exception du module plastique, a été observée dans les échantillons
fémoraux mais non dans les échantillons tibiaux (Burstein et al,, 1976; Reilly et Burstein,

1975).
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Tableau I-1. Propriétés élastiques de I'os cortical humain.

Type d’os Type de test d’essai Module d’Young (GPa) Référence
Fémur humain Compression 4.9-9.5 (Ascenzi et Bonucci, 1967)
1.33 (Reilly et Burstein, 1975)

Compression 15.4-18.6 (Burstein et al., 1976)
Traction 15.6-17.7 (Burstein etal., 1976)

Mid-diaphyse fémorale Nano-indentation 20.02 £ 0.27 (Turner et al., 1999)

Tibia humain Compression 24.5-35.3 (Burstein et al,, 1976)
Traction 18.9-29.2 (Burstein et al,, 1976)
Traction 19.7-2.4 (Vincentelli et Grigoroy, 1985)

Diaphyse tibiale Tension 8.14 (Vincentelli et Grigoroy, 1985)
Flexion 4 points 6.62 £ 1.30 (Choi et Goldstein, 1992)

Tibial Proximal Flexion 3 points 5.44 (Choi et al., 1990)

Mid-diaphyse tibial Traction 18.6 +3.5 (Rho etal, 1993)

Autres parametres qui caractérisent les propriétés mécaniques de l'os : la contrainte
maximale ultime, la déformation maximale a la rupture, et I'énergie qu’il peut stocker
avant la rupture sont aussi liés a I'age et a I'orientation des spécimens. Les informations
sont obtenues a partir des essais expérimentaux mais ne sont pas assez complétes que
celle de la rigidité. Qualitativement, I'os cortical humain est un matériau linéairement
élastique marqué par une limite élastique, sa rupture apparaisse apres des petites
déformations. Le point de la limite élastique se détermine selon des définitions
techniques standard tel que la technique de décalage de 0.2% et ne reflete pas
nécessairement la plasticité. Cependant, lorsque 'os cortical est chargé a proximité de
son limite d’élasticité et ensuite déchargé, des déformations résiduelles permanentes se
développent. Par contre, les contraintes maximales ultimes sont plus élevées en
compression et les déformations maximales ultimes sont plus élevées en traction
(tension) pour le chargement longitudinal (Burstein et al, 1976). D’autre part, la
contrainte maximale ultime de traction diminue a un taux d’environ 2% par décennie et
le plus important, la déformation maximale ultime en traction diminue d’environ 10%
de sa valeur «jeune» par décennie, a partir d'une déformation élevée de pres de 5%.
Egalement, la résistance en compression diminue pour le fémur et le tibia a des taux de -
2.5% et -2.0% par décennie, respectivement (Burstein et al.,, 1976). Pour le coefficient de
Poisson de 'os cortical humain, les échantillons fémoraux en traction (tension) et en
compression ont montré un comportement anisotrope avec des valeurs de 0.46 pour la
réponse a une charge transversale et de 0.58 pour la réponse a une charge longitudinale

(Burstein et al, 1976). Concernant les changements dans les propriétés élastiques,
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limites, visqueuses et de rupture les résultats obtenus par Karl jepsen et al (Jepsen and
Davy, 1997), ont montré la corrélation de ces propriétés avec I'accumulation des micro-
endommagements lorsque des échantillons d’os fémoraux humains sont soumis a des
charges cycliques de torsion. Les conditions d’essais de traction sur des spécimens
fémoraux humains en utilisant un protocole de chargement diagnostique avec un délai
de récupération entre cycles ont montré la dégradation du module élastique, de la
relaxation de contrainte et de la récupération de contrainte (Joo et al, 2007). Le module
d’élasticité a connu des réductions sous la charge de fatigue en s’accompagnant d'une
augmentation de la dissipation d’énergie par cycle. D’'une autre part, I'os cortical a
montré une grande résistance a la fatigue en compression qu’a la tension, et la
déformation moyenne sur la durée de vie a la fatigue a eu un effet négligeable (Zysset et

Curnier, 1996).

Afin de déterminer la résistance de l'os cortical a la déformation et la propagation de
fissure, différentes techniques et essais expérimentaux de ténacité ont été utilisés, tele
que le test a entaille latéral (single-edge-notch). Utilisation des spécimens cylindrique
de pointe simple (center notched-cylindrical) et traction-compacte (compact-tension).
Similaire au d’autres propriétés mécaniques.la ténacité de fracture est influencée par
I'orientation en raison de l'anisotropie transversale de l'os de la fissure. Dans les
spécimens orientés longitudinalement, la propagation de la fissure se produit le long du
grand axe de l'os dont la direction de propagation est paralléele a I'orientation des
ostéons. Par contre dans les spécimens orientés transversalement, la fissure se propage
perpendiculairement au grand axe de l'os. La ténacité de rupture dans la direction
transversale est beaucoup plus grande que dans la direction longitudinale
(Lucksanasombool et al,, 2001; Wang and Agrawal, 1996). Quant au facteur de I'age
(Yeni et al,, 1998; Zioupos et Currey, 1998) la ténacité de la fracture diminue dans les
diaphyses des os longs de 4,1% par décennie dans la diaphyse fémorale (Zioupos et
Currey, 1998). En outre, I'investigation des structures hiérarchiques (Hunt et al., 1998) a
montré que chaque couche a ses propres propriétés élastiques uniques via des
changements dans l'orientation préférée des fibrilles de collagene (Garnero et al., 2002;
Viguet-Carrin et al,, 2006; Weiner et Wagner, 1998) en se percutant sur les propriétés a

’échelle supérieure.
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1.3.2 Les propriétés mécaniques de I'os trabéculaire

L’os trabéculaire est un matériau hautement poreux, hétérogene et anisotrope,
constitue 1'épiphyse des os longs et les corps vertébraux. L’étude des propriétés
mécaniques de l'os trabéculaire est importante, puisque l'os trabéculaire est l'os
principal porteur des corps vertébraux et transfere également la charge des
articulations a l'os compact du cortex des os longs. Bien que l'os trabéculaire est
élastiquement non linéaire a des petites déformations, il est le plus souvent modélisé
comme étant linéairement élastique jusqu’a un point limite (Morgan et al, 2001). L’os
trabéculaire présente une large variation dans les propriétés élastiques. Ces propriétés
se varient selon les espéces, les types d’os et méme selon les emplacements anatomiques

dans les mémes os.

L’anisotropie structurelle est due a la variation de I'orientation des trabécules. Cette
variation influence les propriétés architecturales et les propriétés mécaniques de I'os
spongieux. Une partie de la recherche sur la mécanique de l'os trabéculaire a été
consacrée a 'amélioration de la compréhension des contributions relatives a la porosité,
'architecture et les propriétés des tissus. L'os trabéculaire présente une large variation
dans les propriétés élastiques entre les échantillons d’os dépondant des emplacements
anatomiques dans les mémes pieces osseuses. David L. Kopperdahl et al (Kopperdahl et
Keaveny, 1998) ont présenté dans leur étude la grande différence dans les valeurs du
module de I'élasticité des éprouvettes de vertebres testées en traction et en
compression. Martens et al (Martens et al,, 1983)ont montré un comportement similaire
dans le fémur, ou de tres grands écarts type ont été observés dans chaque région pour
les échantillons prélevés dans la téte, le col et la région inter trochantérienne. D’autres
études ont montré que le module d’Young peut varier 100 fois au sein d’une seule
épiphyse (Goldstein et al., 1983) et 3 fois selon la direction de chargement (Ciarelli et al.,
1991a; Townsend et al., 1975).

L’os trabéculaire a montré un comportement d’'un degré d’anisotropie similaire que
I'os cortical (Odgaard et al, 1997). Des études ont montré que l'os trabéculaire a
présenté une symétrie orthotrope et une forte relation entre les propriétés
morphologiques et élastiques (Zysset et al,, 1998). En outre une isotropie transversale a
été montrée par Anders Odgaard et al (Odgaard et al,, 1997). Les propriétés élastiques et

la résistance de I'os trabéculaire présentent une importante variation en ce qui concerne
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'age, la santé du donneur, le site anatomique, la direction et le mode de chargement par
rapport a 'orientation principale des trabécules. L’orientation des trabécules et I'axe de
chargement ont une influence significative sur les propriétés élastiques. Les trabécules
orientées verticalement avec un chargement axial dans des spécimens vertébraux ont
une rigidité trois fois plus grande que lorsqu’ils sont orientés horizontalement avec un
chargement axial (Mosekilde et al,, 1987a). Anatomiquement, le module d’Young peut
varier 100 fois au sein d’'une unique épiphyse (Goldstein et al.,, 1983) et 3 fois selon la
direction de chargement (Ciarelli et al,, 1991a; Townsend et al., 1975). Selon le mode de
chargement, la résistance a été plus élevée en compression et plus faible en cisaillement
Les rapports de la résistance de compression a la résistance de traction et de la
résistance de compression a la résistance de cisaillement ne sont pas constants mais

dépendent plutét du module et de la densité (Keaveny et al., 1994).

Quant a l'age, plusieurs études ont montré les variations liées a 1'age dans les
propriétés mécaniques, la composition et les propriétés physiques de I'os trabéculaire et
la relation entre les propriétés minérales et mécaniques (Ding, 2000; Mosekilde et al,
1987b). Ding et al (Ding et al, 1997) ont montré que le module d’Young de l'os
trabéculaire tibial était plus élevé entre 40 et 50 ans par contre Mosekilde et al ont
montré que le module et la résistance diminuent d’environ 10 pour cent par décennie
(Mosekilde et al., 1987b). En outre, la déformation élastique limite (yield strain) ou la
déformation a la rupture de l'os trabéculaire humain dépend légerement du module
d’élasticité, et la densité apparente (Kopperdahl et Keaveny, 1998). L'os trabéculaire
humain peut se varier d'un site a I'autre, mais la déformation limite peut étre considérée
comme uniforme malgré une variation substantielle du module d’élasticité et de la
contrainte d’élasticité limite (yield stress). Indépendamment du site anatomique, la
déformation limite est plus élevée en compression qu’en traction (Morgan et Keaveny,

2001).

Le comportement en fatigue de l'os trabéculaire humain, lors des essais de
compression a faible cycle, a montré une augmentation de la rigidité dans les 10
premiers cycles suivis d'une diminution de la résistance ultime prévue et une stabilité de

la rigidité apres le dixieme cycle (Linde et Hvid, 1987).
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Tableau I-2. Propriétés élastiques de I'os trabéculaire humain

Type d’os Type de test Module d’Young (MPa) Référence
Fémur distal Compression 413-1516 (Pugh etal, 1973)
58.8-2942 (Ducheyne et al,, 1977)
1636 (Ashman et Rho, 1988)
Nano-indentation 1814 +1.7 (Turner et al., 1999)
Fémur proximal Compression 344.7 (Schoenfeld et al., 1974)
1000-9800 (Brown et Ferguson, 1980)
58-2248 (Martens et al., 1983)
Tibia proximal 20-200 (Carter et Hayes, 1977)
100-500 (Williams et Lewis, 1982)
4.2-430 (Goldstein et al., 1983)
Flexion 3 points 4590 (Choi et al., 1990)
5720 £1270 (Choi et Goldstein, 1992)
Traction 10400 £ 3500 (Rho etal, 1993)
Tibia Flexion 7800 + 5400 (Mente et Lewis, 1989)

La densité apparente influe de facon significative la rigidité. Des études ont montré
que de petits changements dans la densité apparente peuvent conduire a de grands
changements des modules. Le module d’élasticité et la résistance dépendent fortement
de la densité apparente, mais ces relations varient pour les différents types d’os
spongieux en raison des variations anatomiques du site, de I'dge et de la maladie de
'architecture trabéculaire (Ding et al, 1997; Haba, 2012). Des relations linéaires et de
loi de puissance peuvent étre utilisées pour décrire la dépendance du module et de la

résistance en compression a la densité apparente.

1.4 BIOMECANIQUES DES MEMBRES INFERIEURS

1.4.1 L’anatomie et mouvements des membres inférieurs

Les membres inférieurs sont des supports d’appui du corps en position debout, ils
assurent la stabilité posturale, le soutien, la locomotion et le déplacement. Les membres
inférieurs sont formés de quatre segments : le bassin, la cuisse, la jambe, et le pied.
Chaque segment est constitué par des systemes osseux, musculaires et nerveux de
commande, reliées entre eux par trois groupes articulaires, la hanche, le genou et la
cheville. Ces systéemes complexes, les parties osseuses, y compris les surfaces
articulaires couvertes d'un cartilage hyalin et d’autres ligaments, tendons et fascia,
orienteraient, réguleraient et modifieraient les forces agissant de différentes facons.

Bien que les ligaments et les capsules articulaire allient os a un os, ils agissent comme
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des contraintes statiques. Ils augmentent la stabilité mécanique des articulations,
guident le mouvement des articulations et empéchent un mouvement excessif. Tandis
que les muscles et les tendons agissent comme des contraintes dynamiques.

La structure osseuse du membre inférieur est constituée des os longs en général sont
plus lourd et plus épais que d’autres os, sont attachés au corps par une ceinture
pelvienne de forme d’anneau. Ces structures refletent la fonction du membre inférieur

dans le soutien et le mouvement du corps.

1.4 1.1 Le bassin (La ceinture pelvienne), la hanche et leurs

mouvements

La ceinture pelvienne est une parte du squelette lie le tronc et le membre inférieur.
Elle forme la structure osseuse du bassin. La ceinture pelvienne se compose des deux os
de la hanche, gauche et droite, appelés aussi les coxa. Les os coxaux se rejoignent
antérieurement et postérieurement avec le sacrum et le coccyx en formant un anneau
d’os appelé pelvis (bassin) (Fig. 1.4). L’os iliaque ou coxal est un os de forme irréguliere,
d’'une région élargie au-dessus et d’'une région légérement étroite au centre et d’'un
anneau osseux expansé inférieur, qui entoure un grand trou obturateur. Chez les sujets
jeunes, cet os comprend trois composants : 'ilion, I'ischion et le pubis. A I'age adulte les
os constitutifs se fusionnent ensemble a la cotyle (I'acétabulum) située sur la surface
latérale externe de 'os coxal. Postérieurement, chaque os de la hanche s’articule avec le
sacrum par la surface articulaire de l'ilium qui forme l'articulation sacro-iliaque. Par
contre antérieurement, la fosse acétabulaire constitue le point d’articulation du membre
inférieur avec la ceinture pelvienne formant l'articulation coxo-fémorale. Le contact de
la téte du fémur-acétabulum est assuré par une capsule fibreuse renforcé par des

ligaments afin d’augmenter la stabilité articulaire.
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Figure I-4. Ceinture pelvienne- Hanche.

L’articulation rotule permet a la cuisse de mouvoir autour de trois axes principaux :
L’axe transversal (flexion-extension), I'axe sagittal (abduction et adduction) et rotation
interne et externe autour d’un axe vertical. Ces mouvements sont étayés par un nombre
important de muscles peuvent étre répertoriés en trois groupes en fonction de leur
emplacement dans la cuisse: le groupe antérieur ou ventral (sartorius, quadriceps
fémoral), le postérieur (pectiné, long adducteur, gracile, le court adducteur et le grand

adducteur) et le groupe médian (demi-membraneux, demi tendineux, biceps fémoral).
1.4 1.2 La cuisse, le genou et leurs mouvements

Le fémur est le seul os qui forme 'ossature de la cuisse. Il est 'os le plus long, le plus
gros et le plus solide du squelette humain, sa plus grande partie étendue et presque
cylindrique. Dans une posture droite, il est séparé de son analogue par la largeur du
bassin. Il n’est pas vertical, il s'incline progressivement vers le bas et vers l'intérieur, de
maniere a approcher son compagnon vers sa partie inférieure, en vue de rapprocher
'articulation du genou de la ligne de gravité du corps. Le degré d’inclinaison varie selon
les personnes, chez la femme est plus grand que chez 'homme, a cause de la largeur du
la ceinture pelvienne. Le fémur se distingue par ses caractéristiques géométriques et
fonctionnelles. Il se caractérise par deux extrémités appelées épiphyse proximale, et
épiphyse distale et une diaphyse de forme cylindrique constitue la longueur de 'os et les
relie. L'extrémité proximal ou I'épiphyse proximale se compose d’une téte fémorale
arrondie proéminente s’articule avec l'acétabulum pour former l'articulation coxo-
fémorale (I'articulation de la hanche), un col fémoral forme un angle de 125° avec la

diaphyse fémorale. L'extrémité supérieure de la diaphyse porte, sur le coté externe du
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col, une grande irréguliere éminence appelée le grand trochanter et une petite éminence
conique appelée le petit trochanter projetée de la partie inférieure et arriére de la base
du col. Par ailleurs, I'épiphyse distale ou l'extrémité inférieure comprend les deux
condyles fémoraux médian et latéral s’allient avec le tibia. En outre, 'extrémité distale
antérieure du fémur s’articule avec un large os sésamoide appelé patella. Dong,
'articulation de genou est la combinaison des deux articulations : condyles fémoraux-
plateau tibial et extrémité antéro-distal du fémur avec la patella. Les deux surfaces
articulaires du fémur et du tibia sont renforcé par deux disques fibro-cartilagineux
appelés ménisques. Les deux ménisques adaptent les surfaces articulaires du fémur et
du tibia I'une a l'autre et en méme temps augmentent la surface de transmission de la
force. Lorsque l'articulation du genou est fléchie, les condyles fémoraux roulent puis
glissent sur la surface articulaire tibiale, au cours de laquelle les ménisques se déplacent
en arriere. Tandis qu’en extension les ménisques sont poussés en avant par l'action des
condyles et la tension des ailerons ménisquo-rotuliens et du ligament ménisquo-fémoral
et la rotule se décolle vers I'extérieur. Les mouvements de l'articulation du genou sont
dirigés et stabilisés par deux ensembles de ligaments, les ligaments collatéraux médian
et latéral et les ligaments croisés antérieur et postérieur. Cette complexe articulation
ellipsoide permet un mouvement en flexion- extension au tour de I’axe horizontal et une
petite rotation de la jambe au tour de I'axe vertical. Les mouvements articulaires sont
étayés par des muscles fléchisseurs, extenseurs et rotateurs (biceps fémoral, semi
tendineux, demi membraneux, gracile, poplité, jumeaux, sartorius, quadriceps, tractus

ilio-tibial).
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Figure I-5. Fémur- genou.

1.4 1.3 La jambe, la cheville et leurs mouvements

La jambe se compose de deux os. Le plus grand qui se situe a I'intérieur et a I'avant est
le tibia, le deuxiéme est le péroné. Similaire au fémur (os long), le tibia est formé par une
diaphyse limitée par deux épiphyses distale et proximale. La diaphyse a une section
transversale triangulaire, comprend la tubérosité tibiale située sur la partie proximale et
antérieure, sert a la fixation du ligament patellaire. L’extrémité supérieure est grande et
étendue de chaque coté en deux éminences latérales. Cette extrémité aplatie du tibia
appelée le plateau tibial comprend deux condyles tibiaux médian et latéral s’articulent
avec les condyles fémoraux. Les condyles tibiaux sont séparés par une légere saillie vers
le haut appelé éminence intercondylaire, sert a un attachement pour les ligaments
croisés de I'articulation du genou. L’extrémité inférieure ou distale du tibia est agrandie
sur le c6té médian pour former la malléole interne médiale, aide a former le c6té médian
de l'articulation de la cheville. Le tibia s’articule également a la fois proximale et distale
avec le péroné. L'extrémité distale du péroné constitue la malléole latérale qui stabilise
le talus. Cette extrémité allie une petite extrémité proximale par une diaphyse de section
triangulaire. Dong, la cheville formée par le tibia, le péroné et le talus. Cette articulation
est une articulation charniere ou trochléenne a un axe de travail sagittal traverse la
trochlée du talus et relie les deux malléoles. Les mouvements permis par cette
articulation sont: flexion-extension par rapport un point de référence fixe. La cheville

subit des contraintes tres élevées dues au poids du corps et l'énergie cinétique.
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L’articulation est tres serrée stabilisée et renforcée par un ensemble solide de ligaments

latéraux et du ligament deltoide médian.
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Figure I-6. Tibia- Péroné- Cheville

1.4 1.4 Le pied

Des différences structurelles distinctes caractérisent les os du pied afin de supporter
le poids du corps, de maintenir I'appui et également de fournir la mobilité pendant la
marche. Les os constituant le pied sont au nombre de 26, regroupés en trois parties : le
tarse, le métatarse et les phalanges. La partie proximale du pied qui est le tarse se
compose de sept os tarsiens (Fig. 1.6). Le plus haut en position est le talus (os de la
cheville), s’articule avec le tibia et le péroné pour former 'articulation de la cheville. Cet
os est supporté par le calcanéum en dessous. Le calcanéum fait saillie vers l'arriere
permet I'attachement des muscles du mollet, il s’articule avec le talus et I'os cuboide. Par
contre, les deux os cunéiformes, médial, intermédiaire s’articulent avec I'’os naviculaire a
'arriére et le métatarse a 'avant. Le cunéiforme latéral s’articule avec I'os cuboide ainsi
qu'avec le métatarse et l'os naviculaire. Le métatarse se compose de cinq os
meétatarsiens du pied. Le premier os métatarsien est plus grand que les autres en raison
de son réle majeur dans le soutien du poids du corps. En outre, les 14 phalanges sont les
éléments squelettiques des orteils. Les phalanges des orteils sont disposées dans une
rangée proximale, une rangée du milieu et une rangée distale. Le grand orteil, ou hallux
n’a qu'une phalange proximale et autre distale. Les mouvements (abduction-adduction,
supination-pronation) du pied proviennent de I'association du mouvement de la cheville

et du pied.
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Figure I-7. Le pied

1.4.2 Charges supportées par les membres inférieurs

De nombreux facteurs mécaniques s’interagissent afin d’offrir a 'homme la mobilité
au cours de ses activités quotidiennes ou sportives, simples ou complexes. Des
articulations offrent la mobilité entre les segments du membre, les os sont les plus
importants supports de charge, leurs forme géométrique est d'une importance
considérable dans la stabilité de ces articulations, ou les muscles s’occupent de la
direction de ces mouvements et le maintien des contacts entres les surfaces articulaires.
Les articulations de la hanche, de genou et de la cheville doivent étre capables non
seulement de supporter tout le poids du corps, mais de le transférer, en particulier,
pendant le mouvement. Par exemple les articulations de la hanche, aussi bien qu’elles
lient les extrémités inférieures et le squelette axial, les hanches transmettent des forces
du sol vers le haut, mais portent aussi des forces du tronc, de la téte et du cou et des
extrémités supérieures. Les caractéristiques mécaniques, cinématiques et dynamiques
des articulations sont données par leurs géométries, les zones de contact et leurs

surfaces cartilagineuses.

Afin de comprendre le comportement mécanique de ces constituants, des études sont
continuellement effectuées et affinées pour cerner les parametres influencant et limitant
leurs capacités d’accomplir leurs missions. Plusieurs études (Noyes et al., 1992)ont été
menées sur la biodynamique, la bio-cinétique et la tribologie des membres. Nombreuses
études ont été concentrées sur la détermination des efforts agissants sur les

articulations, des forces externes et internes transférées par ces articulations ainsi la
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distribution et la cartographie des contraintes dans les segments osseux, la distribution
de la déformation dans le membre, leur caractere et leur relation au cours du
mouvement dans le temps. Un grand nombre d’études (Bergmann et al., 2001 )ont tenté
d’estimer les forces au cours de diverses activités. Plusieurs approches (Hurwitz et al,,
2003)ont été utilisées pour relier la cinématique des articulations et les forces externes
aux forces de contact internes, les plus populaires étant les analyses du corps statique et
la dynamique inverse. Les estimations de ces parametres sont tres précieuses soit dans
les traitements des pathologies et des maladies infectant les membres, soit les fractures
touchant les os ou dans la conception des prothéses de remplacement pour la réparation
et la récupération de l'articulation. Les études de ce systeme complexe dépendent de la
complexité géométrique des éléments constituants le membre et des surfaces

articulaires ou les forces multiaxiales et la cinématique ou I'analyse de mouvement.

I.4 2.1 L’articulation de la hanche

L’articulation de la hanche est soumise a des forces externes et internes. Elle est
I'articulation qui allie la partie supérieure du corps aux parties inférieures. Elle est bien
congue pour supporter les grandes charges qu’elle soutient habituellement et les

transférer.

Concernant les forces externes et internes, la valeur de force de compression exercée
sur la téte du fémur peut étre obtenue par la biomécanique classique, a partir du
parallélogramme de force du poids de corps et les forces musculaires résultantes qui
maintiennent I'équilibre dans la position d’appui monopodal ou bipodal. En position
debout sur les deux pieds ou la situation bipodale, le poids corporel est uniformément
réparti sur les deux jambes ou chaque hanche transmet la moitié du poids des segments
corporels au-dessus de la hanche ou environ un tiers du poids corporel total (basic
biomechanics) mais la pression est non uniforme (Afoke et al,, 1987). En outre, dans un
cycle dynamique, des calculs plus compliqués sont utilisés, des méthodes
mathématiques utilisant les lois fondamentales de la dynamique ou autres méthodes
expérimentales permettent de mesurer les forces articulaires et les forces musculaires
in vivo. Dans un cycle de marche, les forces articulaires de la hanche sont estimées entre
1.8 et 2.7 fois le poids du corps (McLeish et Charnley, 1970), et de 2.5 a 3.5 fois a une
vitesse librement choisie (Brand et al., 1994). Alors, les résultats obtenus par Bergmann

et al (Bergmann et al, 2001) pour les activités journaliéres ont montré que les forces
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exercées sur des protheses fémorales sont de I'ordre de 2.38 du poids du corps pendant
la marche, d’environ 2.51 du poids du corps, de 2.6 poids du corps pendant la montée et
la décente des escaliers respectivement. Pour les activités sportives, les forces de contact
de la hanche calculées pour courir a 3.5 m/s sont de I'ordre de 5.2 du poids du corps.
Pour le ski alpin sur une pente abrupte, le ski alpin sur une pente raide, le ski de fond
avec technique classique et le ski de fond avec technique de patinage les forces de
contact sont d’environ 5.2 fois poids de corps, 4.1 fois poids de corps, 7.8 poids de corps,
4 poids de corps et 4.6 pois de corps, respectivement (Van Den Bogert et al,, 1999).
Aussi, pendant la plongée de coté par le gardien de but du football, les forces agissant
sur la hanche vont de 4.2 a 8.6 fois le poids du corps (Schmitt et al., 2010). En trébuchant
la force augmente jusqu’a 7.2 fois poids du corps (Bergmann et al,, 2004). Plus que la
charge varie selon I'activité, elle est influencé par d’autres parametres telle la chaussure.
La charge de la hanche augmente avec le port d’'une semelle dure par rapport aux
chaussures a semelles souples. Aussi, une augmentation de la charge articulaire est
remarquable avec I'augmentation de la vitesse de la marche (Bergmann et al,, 1995). La
répartition des muscles et leurs positions entourant la hanche et les forces qu'ils
développent seront nécessaires pour dériver les conditions de la fonction de
I'articulation de la hanche et des relations de tension et de déformation a l'intérieur du
systéme articulaire. Les contraintes de flexion et de cisaillement dans l'os sont
minimisées par 'arrangement et I'agencement particuliers des trabécules d’épiphyse,
I'acétabulum, la téte et le col du fémur. L'os spongieux de la téte fémorale et
I'acétabulum procure une certaine élasticité a I'articulation. La déformation de 'os sous
une charge a un effet significatif sur la protection du cartilage articulaire sus-jacent, elle
augmente la surface de contact sur le cartilage sus-jacent. Cependant, une déformation
excessive de l'os trabéculaire, en particulier sous une charge répétitive, peut conduire a

des microfissures.

Le mécanisme biomécanique du transfert de charge a travers les surfaces articulaires
a été abordé par Greenwald (Greenwald et Haynes, 1972). La surface de contact entre la
téte fémorale et I'acétabulum augmente avec 'augmentation de la charge. Sous des
charges légeres, il y a deux régions distinctes sur les aspects antérieur et postérieur de la
téte, qui se fondent au-dessus a mesure que la charge augmente. Les résultats indiquent
que pendant la phase d’appui du cycle de marche, toute la surface articulaire de

I'acétabulum est impliquée et la surface de contact est indépendante de la charge.
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Pendant la phase d’oscillation ou de balancement, seules les surfaces antérieures et
postérieures sont impliquées et la surface de contact dépend de la charge. La
distribution et la valeur de pression maximale ont une relation directe avec la
dégénérescence du cartilage, 'usure des articulations humaines ou artificielles et
d’autres symptomes cliniques telle que la douleur articulaire, la perte de mouvement ou
la stabilité. La pression de contact est influencée par la congruence. Dans le cas d’appui
monopodal, Eiichi Genda et al (Genda et al., 2001) ont montré que la pression maximale
de contact normale de l'articulation de la hanche est significativement reliée avec les
parametres qui représentent a la fois la surface de couverture acétabulaire et le rapport
téte-trochanter, alors que la valeur de la force résultante de I'articulation n’est affectée
que par le rapport téte trochanter. Par contre, elles sont significativement différentes
entre les hommes et les femmes. De méme, Genda et al (Genda et al, 1995) ont prouvé
que, la pression de contact dans l'articulation de la hanche est liée a la couverture (en
trois dimensions 3D) de I'acétabulum, et que la contrainte mécanique a l'intérieur du
cartilage augmente a mesure que la pression de contact augmente. Cependant, dans une
articulation dysplasique de la hanche, la pression est concentrée sur le bord
antérolatéral de l'acétabulum et augmente avec la réduction de la couverture de
'acétabulum. D’apres Shepherd et al (Shepherd et Seedhom, 1999), il y a des différences
significatives dans I’épaisseur du cartilage articulaire. Quatre zones distinctes sur la téte
fémorale, supérieure, antérieure, postérieure et inférieure ont eu une épaisseur
moyenne de cartilage dans les plages de 1.41 a 2.25 mm, 1.46 a 2.09 mm, 1.26 a 1.98 mm
et 1.08 a 2.4 mm, respectivement. Aussi I'épaisseur est différente d'une articulation a
une autre. Le cartilage mince se trouve dans les articulations congruentes comme la
cheville, tandis que le cartilage épais se trouve dans les articulations in-congruentes
telles que le genou. En outre, la géométrie du cartilage de I'acétabulum contribue a la
répartition des contraintes de contact articulaire et la diminution de la contrainte de
contact maximale. Les résultats de Matej Daniel et al (Daniel et al,, 2005) suggerent que
la forme caractéristique en fer a cheval du cartilage articulaire dans l'acétabulum

humain optimise la distribution de contrainte de contact dans 'articulation de la hanche.

La surface de contact articulaire et la distribution de la pression durant huit activités
de la vie quotidienne ont été calculées par Yoshida et al (Yoshida et al., 2006). Pendant la
marche rapide, normale et lente, la pression maximale d'une amplitude modérée est

située au niveau de la région de toit latéral de l'acétabulum pendant la position
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monobopodale. En se levant et en s’asseyant, et pendant la flexion du genou, les
pressions maximales sont situées au bord du cornet postérieur, la pression maximale
lors de l'assise est de 2.8 fois celle de la marche normale. Lors de I'ascension des
escaliers la pression maximale a été observée au niveau du toit latéral et elle est plus

élevée que celui lors de descendre les escaliers.
1.4 2.2 L’articulation de genou

L’articulation du genou est la plus grande et I'une des articulations les plus complexes
du corps. 1l s’agit d’'une articulation bicondylaire synoviale entre les condyles du fémur
et ceux du tibia avec la patella antérieurement. L’articulation du genou est un porteur,
permettant un mouvement libre dans un seul plan associé a une stabilité considérable,
en particulier en extension. Les forces de l'articulation du genou, sont celles qui agissent
sur le compartiment fémorotibiale et le compartiment fémoro-patellaire. L'articulation
tibiofémorale est chargée en compression et en cisaillement au cours des activités
quotidiennes. Ces charges sont la contribution du poids et la tension musculaires de
genou. Lorsque le genou est complétement étendu la compression sera la charge

dominante.

Les forces transmises au tibia par le fémur peuvent étre de 2 fois a 4 fois le poids du
corps pendant la marche selon Morrison (Morrison, 1970). Et selon Kevin Shelburne et
al (Shelburne et al., 2006), la force résultante tibiofémorale peut atteindre 2.7 fois le
poids du corps. En raison de I'angulation entre le fémur et le tibia, les deux parties de
I'articulation fémoro-tibiale, médiale et latérale, ne sont pas chargées d’une facon égale.
La force de contact est répartie principalement sur le c6té médian pendant l'appui
monopodal ou elle atteint 2.4 fois le poids du corps, tandis que sur le coté latéral était
beaucoup moins, elle atteint 0.8 de poids du corps. D’apres Kutzner et al(Kutzner et al,,
2010a) la force moyenne est de 2.61 fois le poids du corps pendant I'appui monopdal
dans un cycle de marche. Mais dans les autres activités quotidiennes, la force est plus
élevée en descente d’escalier (3.46 poids du corps), suivies de I'ascension des escaliers
(3.61 poids du corps), appui monopodal (2.59 poids du corps), flexion de genou (2.53
poids du corps), se mettre debout (2.46 poids du corps), s’assoir (2.25 poids du corps) et
I'appui bipodal 1.07 poids du corps. Afin de résister a ces charges et protéger
'articulation de l'usure, et parce que la répartition de la charge est plus grande sur le

plateau tibial médial que sur le plateau latéral, le cartilage articulaire également sur le
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plateau médial est plus épais que celui du plateau latéral (Faber et al, 2001). En outre,
'épaisseur du cartilage dans les régions de contact était en moyenne 1.4 et 1.1 fois plus
épaisse que |’épaisseur moyenne des surfaces du cartilage tibial et fémoral,
respectivement (Bingham et al,, 2008). Quant aux ménisques ont leur role particulier, ils
prennent part dans le mode de chargement et la congruence. Ills agissent pour répartir
les charges au niveau de I'articulation tibiofémorale sur une zone ou une surface plus
large, et renfoncent I'articulation en réduisant ainsi 'ampleur de la contrainte articulaire
et augmentent la stabilité de l'articulation. Les ménisques participent également
directement a I'absorption de la force au niveau du genou. Les contraintes dans le genou
avec des ménisques redondants ont été de trois a cinq fois plus grand dans le genou avec
des ménisques intacts (Fukubayashi et Kurosawa, 1980; Seedhom, 1979; Taylor et al,,
1998; Walker et Erkman, 1975). La surface de contact varie aussi en fonction de la
charge, elle augmente avec 'augmentation de la charge. Ainsi, la contrainte de contact
moyenne augmente lorsque la charge appliquée augmente (Fukubayashi et Kurosawa,
1980). Cependant, les forces internes et les moments générés par les muscles et les
ligaments ont leurs mots (effets) sur ce mécanisme articulaire. L’étude de Winby et al
(Winby et al., 2009) a estimé les forces musculaires et les forces de contacts du genou
pendant une marche saine. Les résultats obtenus ont indiqué que, le compartiment
meédian supporte la partie majoritaire de la charge pendant I'appui monopodal et les
muscles ont fourni une stabilité suffisante pour contrer la tendance du moment
d’adduction externe a décharger le compartiment latéral. Les quadriceps, les ischio-
jambiers et les muscles gastrocnémiques ont été les principaux muscles assurant cette

stabilité bien que la contribution du tenseur fascia-lata ait été significative.

Dans des conditions similaires a la marche normale, la force de compression sur
'articulation fémoro-patellaire est de I'ordre de la moitié du poids du corps. Et elle
augmente jusqu’a plus de trois fois le poids du corps pendant la montée des escaliers
(Reilly et Martens, 1972). La force de réaction de I'articulation patello-fémorale, dépend
non seulement de la force du muscle quadriceps, mais aussi de 'angle de flexion du
genou. Pendant l'exercice de squat chez des femmes jeunes, une force de réaction de
I'articulation fémoro-patellaire a été de I'ordre de 6 a 7 fois le poids du corps (Salem et
Powers, 2001). Le squat peut étre efficace pour développer la musculature de la hanche,

du genou et de la cheville, car des activités modérées a des activités élevées du
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quadriceps et des ischio-jambiers (hamstrings) ont été produites pendant le squat

(Escamilla, 2001).

En général, les résultantes des forces de contact au cours des activités dynamiques
étaient inférieures a celles prédites par de nombreux modéles mathématiques, mais se
trouvaient dans une gamme similaire mesurée in vivo par d’autres. Certaines
composantes de la charge observées étaient beaucoup plus élevées que celles
actuellement appliquées lors du test des implants de genou (J. P. Paul, 1976; Kutzner et
al, 2010b). Le chargement dépend des facteurs internes, tels que I'alignement entre le
fémur et le tibia et toute déformation résiduelle, et des facteurs externes, tels que la

vitesse de marche et les conditions environnementales (Taylor et al., 1998).
1.4 2.3 Le pied et I'articulation de la cheville

Le pied est le point de contact direct du corps humain au sol. Plus qu’il est un appui, il
transfert les forces de réactions aux autres articulations, segments osseux et muscles. La
force de réaction verticale du sol appliquée au pied pendant la marche ou la course est
bimodale, avec un pic d’'impact initial maximum suivi immédiatement d'un pic propulsif,
lorsque le pied repousse le sol. Ces forces de réactions connaissent une augmentation en
augmentant la vitesse. De 3m/s a 5m/s les forces du mode d’'impact varient de 1.6 a 2.3
fois le poids du corps et les forces de propulsion vont de 2.5 a 2.8 le poids du corps
(Munro et al,, 1987). Autant que la marche peut étre une source critique de charges
biomécaniques et de pathologie musculo-squelettique, Raymond Browing et al
(Browning et Kram, 2007) ont montré que la force de réaction du sol est
significativement plus élevés chez les sujets obeses que chez les sujets de poids normal
et ont diminué significativement a des vitesses de marche plus lentes dans les deux
tranche d’age (jeune et 4gé). Durant la position debout avec des pieds nus, 'étude de
Cavanagh et al (Cavanagh et al, 1987) sur les distributions de pression plantaire a
montré que les pressions maximales sous le talon ont été, en moyenne, 2,6 fois
supérieures aux pressions de I'avant-pied. Ainsi, Hessert Mary Josephine et al (Hessert
et al, 2005) ont montré que la répartition de la pression des pieds est significativement

différente entre les sujets jeunes et les sujets plus agés (vieux).

Aussi, I'articulation de la cheville est soumise a une combinaison des forces, musculo-

squelettiques internes, des forces externes, des forces tangentielles de cisaillement et
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des forces de compression durant un cycle de marche. Les forces de compression a
travers l'articulation de la cheville augmentent jusqu’a trois fois le poids du corps entre
le contact talon et le contact complet du pied. Suite de 1’élévation du talon, ces forces
augmentent jusqu’a cinq fois le poids corporel, puis décroissent au lever des orteils. La
force de l'articulaire de la cheville atteindra 5.2 fois le poids du corps selon Seireg
(Seireg et Arvikar, 1975). C'est un peu plus que les forces déterminées pour I'articulation
de la hanche et du genou. Alors que, Richard Staufer et al (Stauffer et al., 1977) leurs
résultats confirment que la cheville supporte des forces de compression dépassant 5 fois

le poids du corps, pendant la marche normale.

Par ailleurs, la compréhension de transfert de charge et les surfaces de contact sont
trés importantes en biomécanique. Les changes et leurs surfaces de contact influencent
tout le membre. Afin de comprendre et calculer les surfaces de contact, nombreuses
études ont été effectuées. Kura et al (Kura et al., 1998)ont mesuré les surfaces de contact
articulaires de neuf cadavres dans diverses positions. Trois zones distinctes de la surface
totale de contact ont été mesurées sans charge et sous une charge axiale de 667 N. Les
surfaces articulaires, centrale, médiane et latérale, mesurées dans les chevilles non
chargées ont été de 922 + 120 mm?, 178 + 66 mm? et 308 + 60 mm?, respectivement.
Mais les surfaces mesurées apres l'application de la charge n'ont pas présenté de
changements significatifs. En flexion plantaire, il y avait une diminution de la surface de
contact. Tandis que, I'étude de Jason H. Calhoun et al.(Calhoun et al,, 1994) réalisée sur
des différentes charges et dans diverses directions a montré que la zone de contact
augmente lorsque la cheville est déplacée de la flexion plantaire a la dorsiflexion, avec
une diminution de la pression. Alors que Mamori Kimizuka, et al (Kimizuka et al., 1980)
ont porté que le contact de I'articulation talo-crurale (la cheville ou tibio- tarsienne) a la
position neutre est principalement antérolatéral et la surface moyenne de contact, sous
une charge de 1500 N, est de 483 mm? quant a la pression maximale moyenne et de 9.9

MPa.

Au cours de la marche, une déformation significative du cartilage de contact se
produit dans l'articulation de la cheville selon Wan et al, qui ont utilisé une technique
combinée de fluoroscopie double et d'IRM. L’épaisseur moyenne du cartilage dans les
chevilles sans appui était de 1.43 + 0.15 mm et de 1.42 * 0.18 mm dans les surfaces

distales du tibia et du cartilage du talon proximal, respectivement. Apres application du
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chargement complet, des augmentations supérieures a 15 % des contraintes de contact
ont été observées dans plus de 40 % de la zone de contact, montrant que le cartilage de
la cheville sur les deux sites, tibial et talaire, a subi une déformation importante lors de

la transmission de la charge dans l'articulation de la cheville.

1.5 PATHOLOGIES ET FACTEURS INFLUENCANT LA BIOMECANIQUE DU
MEMBRE INFERIEUR

1.5.1 Maladies des os

De nombreuses maladies peuvent toucher les os et en modifier leurs structures. De
nombreuses pathologies affectent I'os. Ces maladies entrainent des altérations de la
fonction osseuse normale et peuvent diminuer la résistance mécanique de l'os et le rend
plus fragile. Parmi ces maladies : I'ostéomalacie, I'ostéogenese imparfaite et la plus

commune et la plus fréquente est I'ostéoporose.

.5 1.1 L’ostéomalacie et I'ostéogenése imparfaite

L’ostéomalacie : est une maladie caractérisée par la déminéralisation de 'ensemble
du squelette. Les minéraux, en particulier, le calcium et le phosphore ne se fixent pas
d’'une quantité assez suffisante par manque de la vitamine D. L’insuffisance des
minéraux fragilise la structure osseuse. Cette maladie est généralement appelée

rachitisme, chez I’enfant.

Ostéogenése imparfaite : appelée aussi, « maladie des os de verre », cette affection
génétique due a des anomalies du collagéne type I. Se caractérise par une fragilité
osseuse et une faible masse osseuse a l'origine de fractures a répétition, survenant a la

suite de traumatismes bénins. Cette malade regroupe un ensemble d’affection.

1.5 1.2 L’ostéoporose

L’ostéoporose est une maladie qui affecte le squelette. Ces principales
caractéristiques sont la diminution de la densité osseuse, l'altération de la
microarchitecture du tissu osseux et la modification de la structure. L’ostéoporose peut
étre traduite par la porosité et la densité osseuse. Cette maladie se manifeste par une
fragilité de 'os, dégradation de sa résistance et augmentation du risque de fracture

(Peck, et others, 1993). Selon 'OMS (WHO study group, 1994), plusieurs approches sont
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utilisées pour caractériser cette altération. Ses caractéristiques sont stabilisées sur
quatre catégories de diagnostics basés sur la densité osseuse Table 4. La mesure de la
densité du patient sera comparée avec deux indices. Le premier, T-score est une
référence évaluée chez l'adulte jeune appartenant a la classe d’age 20-30 ans du méme
sexe. Tandis que le deuxieme indice Z-score représente la différence entre la valeur

mesurée du patient et la valeur moyenne de la population de référence de méme age.

L’ostéoporose est souvent une évolution de I'ostéopénie qui est caractérisée par une
diminution de la masse osseuse d’'un seuil entre -1 et -2.5 de T-score. Par contre, une
diminution dépassant -2.5 T-score avec fracture de fragilité est appelée ostéoporose
sévere. Alors, pour l'ostéoporose sévere R. Nuti et al (Nuti et al.,, 2009) ont proposé de
tenir compte non seulement des mesures densitométriques telles qu’'indiquées dans la
définition de I'OMS, mais aussi du nombre et de la gravité des fractures de fragilité. Les
auteurs, prenant en compte les bases structurelles de la fragilité du squelette, suggérent
que la densité osseuse ne représente qu'un des facteurs contribuant a la résistance des
os. Une ostéoporose sévere peut étre désignée par le nombre et la gravité des fractures,
indépendamment de la densité osseuse. Bien que l'alliance entre la densité osseuse et la
fracture soit prouvée, il reste qu’il est nécessaire de développer un autre outil
d’évaluation et d’utiliser d’autres prédicteurs cliniques que l'utilisation d’'un T-score
inférieur ou égal a 2.5 pour identifier les sujets qui finiront par subir une fracture

(Cranney et al., 2007; Schuit et al., 2004).

Tableau I-3. Diagnostic par densité minérale osseuse DMO.

Catégorie Diagnostic par densité minérale osseuse DMO

Normal Une valeur de la DMO qui n’est pas supérieure a 1 T-score au-
dessous de la moyenne des adultes jeunes (sup -1)

Ostéopénie.(faible masse ~ Une valeur de la DMO comprise entre 1 et 2.5 T-score au-dessous de

osseuse) la moyenne des adultes jeunes (-1 a -2.5)

Ostéoporose Une valeur de la DMO qui est supérieure a 2.5 DS au-dessous de la
moyenne des adultes jeunes (sup -2.5)

Ostéoporose sévere Une valeur de la DMO qui est supérieure a 2.5 DS au-dessous de la

moyenne des jeunes adultes en présence d'une ou plusieurs
fractures de fragilité (sup -2.5 avec fracture)

L’ostéoporose se retrouve chez la plupart des personnes agées, avec un début plus
précoce chez les femmes, et de plus en plus fréquente avec I'age moyen croissant de la

population.
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Le taux de réduction osseuse liée a I'age dans le col fémoral semble étre environ deux
fois plus élevé chez les femmes que chez les hommes d’aprées H. Burger et al (Burger et
al, 1994). Pour les deux sexes la densité osseuse reconnaisse sa hausse a jeune age puis
se baisse avec l'avancement de I'age(Riggs et al, 1981). La plupart des adultes agés
ayant une faible densité minérale osseuse DMO sont des femmes (Looker et al, 1997). Le
résultat rapporté dans I'étude de B. Krolner (Krolner et Nielsen, 1982) montre la
relation entre 1'age et 'ostéoporose. Une perte osseuse est remarquée dans 'age de 30-
35 ans, probablement accélérée dans les années immédiatement apres la ménopause
chez les femmes. Bien que 'ostéoporose est considérée comme un probléme de santé
pour les femmes, avec l'dge. Elle est également commencée de devenir une
préoccupation grave pour les hommes en matiere de santé. Il a été estimé qu’environ un
tiers de toutes les fractures ostéoporotiques se produisent chez les hommes et que le
risque de fracture résiduel chez un homme agé de 60 ans peut étre aussi élevé de 30%
(Kanis et al,, 2009; Meier and Kraenzlin, 2007; Thomas-John et al.,, 2009). Les fractures
de la hanche, du poignet et de 'humérus supérieur sont les fractures les plus fréquentes
chez les hommes et les femmes (Riggs et al, 1982). En outre, 'ostéoporose touche les
deux types d’os trabéculaire et cortical. Plus que les changements quantitatifs de la
masse osseuse, l'ostéoporose se manifeste qualitativement par des changements
architecturaux du tissu osseux représenté par l'amincissement des travées,
'accroissement de la porosité et la diminution de la connectivité du réseau trabéculaire

(Fig. 1-8).
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Figure I-8. Image de reconstruction 3D des réseaux de canaux du cortex du col fémoral
inférieur d'un homme de 62 ans (a), d'un homme de 92 ans (b), d’'une femme de 62 ans (c)
et d'une femme de 92 ans (d) . Il y a plus de canaux élargis dans le groupe de 92 ans que
(Chen et al., 2010).

H. Chen et al (Chen et al., 2010), en utilisant la tomodensimétrie (micro-CT) 3D, ont
identifié les changements de la microstructure tridimensionnelle (3D) de I'os cortical et
trabéculaire dans le col fémoral humain en fonction d’age et de sexe. Dans I'ostéoporose,
la perte osseuse spongieuse précede typiquement la perte d’épaisseur osseuse corticale.
La perte osseuse trabéculaire se produit également plus rapidement que la perte
osseuse corticale. En conséquence, la perte d’os spongieux est plus dominante que la

perte d’os cortical chez les sujets ostéoporotiques.
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Figure I-9. La microstructure tridimensionnelle de I'os trabéculaire du col du fémur chez

un homme de 62 ans (a), un homme de 92 ans (b), une femme de 62 ans (c) et une femme

de 92 ans (d). L’os trabéculaire est plus élevé chez un homme de 62 ans et est plus faible
chez une femme de 92 ans (Chen et al., 2010).

L’analyse de la microstructure tridimensionnelle des sites des fractures
ostéoporotiques fréquentes (les vertebres, le col du fémur et le radius), a montré que
’épaisseur corticale du tibia tend a diminuer davantage avec le vieillissement chez les
femmes que chez les hommes. Tandis que la porosité de cortical dans le tibia varie de
0.3% a 7.1%, ce qui est inférieur a celui du fémur et supérieur a celui du radius. En
outre, les hommes ont une zone corticale plus large et des cortex plus épais que les
femmes. Chez les sujets agés, femmes et hommes ont une porosité corticale plus élevée
par rapport aux sujets plus jeunes. Par contre, 'augmentation de la porosité corticale
liée a I'age est plus marquée chez les femmes. La différence de sexe dans la résistance du
tibia est due a une plus grande masse osseuse trabéculaire et a une porosité corticale
inférieure. La résistance vertébrale est principalement maintenue par l'os trabéculaire
ou la masse osseuse trabéculaire vertébrale est inférieure au périphérique. Les
trabécules vertébrales sont hétérogénes aux microstructures (Chen et al, 2013). Selon
Parfitt et al (Parfitt et al., 1983) la diminution du volume osseux trabéculaire observée
chez des sujets normaux a un age croissant était principalement due a une réduction de
la densité des plaques trabéculaires, sans diminution significative de I'épaisseur de ces
plaques. La réduction supplémentaire du volume osseux trabéculaire observée chez les
sujets atteints de fracture vertébrale ostéoporotique était principalement due a une

réduction supplémentaire de la densité des plaques. Chez les sujets atteints de fracture
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de la hanche l'amincissement trabéculaire contribue substantiellement a la perte

supplémentaire d’os trabéculaire dans 'ostéoporose par rapport a I'age.
I.5.2 Fracture des os longs

Bien que la santé osseuse soit altérée par des pathologies différentes, la fracture, la

fissuration ou la rupture sont souvent la blessure de I'os.

La fracture est une rupture qui perturbe la continuité de 1'os, elle est de nature
différente. La cause principale de cette discontinuité est une charge interne ou externe
dépassant la résistante limite des tissus osseux. La fracture dépend de la direction, de
I'amplitude, du taux de charge et de la durée de la charge mécanique subie et la vitesse
de chargement, ainsi que de la maturité de I'os, I'age et la santé de I'individu au moment
de la blessure. Les fractures peuvent étre classées de plusieurs fagons. Les fractures
pathologiques résultent de maladies qui affaiblissent les os (ostéoporose). Cependant, la
plupart des fractures sont des fractures traumatiques causées par des blessures. Les
fractures peuvent étre classifiées selon la relation de la fracture au site de la blessure.
Selon le point d'impact, deux fractures directe et indirecte peuvent étre produites. La
fracture indirecte se distingue de la fracture directe par le point d’'impact qui sera un
peu plus loin du point de la rupture. Les impacts directs produiront des fractures au
point ou il y a contact entre une surface de 'os et le corps externe. Les forces directes
produiront, en grande partie, des fractures transversales dans lesquelles la ligne de

fracture est approximativement perpendiculaire au grand axe de l'os.

Aussi, on peut distinguer la fracture compléte de la fracture incomplete par la
séparation de l'os en deux fragments. Quant a la fracture ouverte se défaire de la
fracture fermée par l'atteinte tégumentaire. Une fracture dans laquelle les fragments
d’os ne sont pas en alignement anatomique est appelée fracture déplacée et en
opposition la fracture non déplacée. Aussi le nombre de fragments peut étre un critere
de classification, il donne la fracture simple et la fracture multiple. D’autres fractures
prennent ou non la forme de la zone de fracture telle que la fracture transversale,
oblique ou spirale. Une flexion excessive et des charges de torsion peuvent produire des
fractures en spirale des os longs. L’application simultanée de forces de directions
opposées en différents points le long d’'un segment osseux long génere un couple de

moment de flexion, qui peut provoquer une flexion et finalement une fracture de l'os.
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Dans le cas de chargement combiné de cisaillement et de traction il se produit une

fracture oblique par rapport a I'axe longitudinal de I'os.

D’autre part, les classifications des fractures de chaque segment osseux du membre
inférieur peuvent se diviser dans des sous-groupes. Des classifications morphologiques
basées sur I'emplacement et le type de fracture sont souvent utilisées pour classifier les
fractures des os longs du membre inférieur. Les fractures de fémur et de tibia sont
diaphysaires ou apophysaires. Les sources des fractures de fémur et de tibia sont
multiples. Les principales causes de fracture de diaphyse fémorale sont les chutes
simples, les chutes de hauteur, les accidents de véhicules motorisés et les blessures par
balle. Les causes moins fréquentes sont les blessures sportives et les agressions directes
ou les coups. L’étude de Augusto Sarmiento (Sarmiento et al, 1989) a montré que pour
780 fractures (1979-1985), au Centre médical de I'Université du Sud de la Californie, de
diaphyse du tibia, 53.7 % ont été produites par accident de voiture, 29.3% par chute,
12.9% par un coup direct et 4.1% par un coup de feu. Les fractures diaphysaires du type
transversal, oblique ou spiral se produisent dans les groupes d’age les plus jeunes et les
plus agés. Les plus agés se blessent dans les chutes simples. Les plus jeunes ont une
qualité osseuse meilleure. Quant aux fractures de fémur distal a haute énergie, plus
couramment, se produit a un traumatisme direct a un genou fléchi comme la position de
la jambe contre le tableau de bord d’un véhicule. Les causes des fractures tibiales sont
nombreuses. Des chutes simples et des forces de torsion conduisent a des fractures
diaphysaires spirales. Les fractures en spirale simples peuvent étre produites par des
accidents de ski et les chutes dans la rue ou a la maison. Les accidents de circulation
peuvent causer des fractures obliques et les fractures transversales peuvent résulter de

ski ou de football (Johner et Wruhs, 1983).

Aussi, Bauer et al (Bauer et al,, 1962; Edwards, 1965) ont montré dans leur étude que
les diaphyses du tibia seront fracturées par un traumatisme direct a haute énergie
(véhicule motorisé) ou un traumatisme indirect a basse énergie indirecte (chute a un
niveau bas ou a une faible hauteur comme un accident de bicyclette ou par participation
au football). Les traumatismes a haute énergie peuvent aussi causer des fractures du
plateau tibial. Mais, les fractures du plateau tibial se produisent par un traumatisme a
faible énergie lorsque la qualité osseuse est médiocre. Si le traumatisme est axial, la

compression se répartit sur les deux plateaux tibiaux médian et latéral ce qui détermine
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une fracture-séparation. Un traumatisme en valgus ou un traumatisme en varus
engendre une fracture du plateau tibial externe ou interne. Lors un traumatisme mixte,
compression axiale et latérale, il en résulte des forces de compression et de cisaillement.
Les fractures qui résultent sont de trois types principaux: la fracture-séparation, la
fracture-tassement (I’enfoncement) ou la fracture mixte. L’'ampleur de la force
détermine non seulement le degré de fragmentation mais aussi le degré de déplacement.
Chez les sujets plus jeunes, les fragments ont tendance a étre plus grands et dans les
coins en raison des forces de cisaillement impliquées. Autre part, chez les patients agés,
les fractures de dépression pure sont les plus fréquentes, généralement causée par un
traumatisme inférieur d’énergie. Les fractures du plateau tibial latéral sont causées
généralement par des chutes a la maison chez les femmes (Porter, 1970). Le mécanisme
principal causant la fracture du plateau tibial latéral est I'impact du condyle fémoral sur
le plateau du tibia article (Bradford et al,, 1950). Une fracture de condyle tibial latéral
(ou de pare-chocs) peut étre causée par une combinaison de force d’abduction (valgus)
et de compression. La ligne de fracture s’écoule vers le bas a partir du fragment du
condyle latéral, ce fragment peut étre déprimé ou incliné et parfois fragmenté (Apley,

1956).

Par ailleurs les fractures de fatigue se produisent a la suite des forces répétées de
faible intensité. Si les fractures résultent d’'une activité musculaire normale sur un os
d’'une faiblesse anormale cette fracture est appelée fracture d’insuffisance.
L’augmentation de I'amplitude ou de la fréquence de la charge osseuse produit des
contraintes excessives, qui peuvent impliquer un micro-endommagement. Les fractures
de fatigue commencent par une petite perturbation dans la continuité des couches
externes de I'os cortical, mais peuvent s’aggraver avec le temps, aboutissant finalement a
une fracture corticale complete.

Les fractures de fatigue se développent au niveau des sites squelettiques soumis a des
charges mécaniques répétitives au cours d’'une activité particuliere et sont plus
fréquentes dans les os des membres inférieurs en particulier le tibia suivi du deuxiéme
et cinquieme meétatarses puis le fémur (Matheson et al, 1987). Dans les activités
sportives, les fractures de fatigues sont une des blessures courantes, telles les activités
de maintien de poids, course ou saut. La course est I'une des activités les plus répandues
au cours desquelles des fractures de fatigue du membre se produisent (Bennell and

Brukner, 1997; Orava et al, 1978). Les coureurs qui présentent des forces d’'impact
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relativement importantes et rapides lors de courir risquent de développer une blessure
due a la sur utilisation du membre inférieur. Des blessures aux membres inférieurs sont
élevées pour les coureurs habituels et que pour ceux qui sont nouveaux ou ceux qui ont
été blessés précédemment. La réduction de la distance hebdomadaire est un
comportement préventif raisonnable d’apres Macera Caroline A et (Macera et al., 1989).
Des modifications dans les programmes de formation pourraient aider un coureur
blessé a reprendre la course avec un temps de réadaptation réduit, mais il serait
préférable de le conseiller de voir son potentiel de blessure avant d’entreprendre un

programme de course d’apres Alan Hreljac (Hreljac, 2004).

Les traitements de ces blessures sont souvent chirurgicaux. La réparation des
fractures dépend du type de fracture, sa gravité, le traumatisme ainsi I'age du patient et
s’il y a eu une maladie osseuse. Une opération chirurgicale peut étre menée avec la pose
de plaque vissée, des vis ou encore d'un fixateur externe. Le but essentiel de la
réparation est de réinstaurer la stabilité et la congruence articulaire ainsi la mobilisation

apres un minimum de temps de consolidation.
I.5.3 Anomalies

Les anomalies au membre inférieur sont variées. Des anomalies peuvent étre dues a
la malformation de l'os et d’autres résultent de I'alliance des segments osseux. Les
anomalies, notamment osseuses, dues a des malformations faisant suite a des fractures
ou immobilisations. L'importance des membres inférieurs fait de la connaissance de ces
déformations une nécessité clinique pour le diagnostic et les applications
thérapeutiques. Ainsi pour savoir et cerner les effets de ces déformations sur le
rendement des membres inférieurs. Les membres inférieurs peuvent avoir deux genres
d’anomalies, des anomalies en rapport avec les asymétries de longueurs et les anomalies

angulaires.
.5 3.1 L’inégalité de longueur

L’inégalité de longueur du membre inférieur s’'interpréte par un écart de longueur
des membres qui se définit par la condition d’'une jambe plus courte que l'autre.
Etiologiquement cet écart des jambes peut étre un écart structurel did a

raccourcissement du squelette d’origine congénital, traumatique ou issu d’'une maladie.
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Un écart fonctionnel se développe d’'une mécanique modifiée de la partie inférieure du
corps, comme |'’hyperpronation ou supination du pied, l'obliquité pelvienne, les

déséquilibres musculo articulaires.

Trois catégories de I'égalité de longueur ont été identifiées en fonction de la valeur de
I'’écart. L'inégalité légere si la différence est inférieure a 3 cm, modérée si la différence
est entre 3 et 6 cm et si la différence dépasse les 6 cm 1'égalité est sévere (McCaw et
Bates, 1991). Par contre, des différences existent sur ce qui constitue une inégalité
significative de la longueur des membres. Concernant la valeur de l'inégalité de la
longueur des membres, jugée cliniquement significative, est trés variée et contrariée
entre les auteurs (Brady et al, 2003). D’apres Gary A Knutson (Knutson, 2005),
I'inégalité anatomique des jambes est presque universelle avec une prévalence estimée a
90 % et une ampleur moyenne de I'écart de 5.2 mm (ET 4.1) qui suggere que, pour la
plupart des personnes, I'inégalité anatomique de longueur de jambe ne semble pas étre
cliniquement significative jusqu’a ce que la grandeur atteigne 20 mm. Bien que la valeur
inférieure de 20 mm cliniquement non significative pour Gary A Knutson, la valeur de 5
mm est un critere cliniquement significatif pour Friberg et al (Friberg et al.,, 1988). Aussi
les valeurs d’'inégalité dépendent des méthodes d’évaluation de I'écart (Sabharwal et
Kumar, 2008). Par ailleurs, les effets biomécaniques ont leurs influences sur ce qui
constitue la signification clinique. L’'inégalité de la longueur des jambes altere
I'amplitude et la répartition des contraintes mécaniques au sein du corps. Elle a été liée
aux fractures de stress des membres inférieurs, a la lombalgie, a la douleur de la hanche
et aux problemes des disques vertébraux. Pour les coureurs, un chargement
asymétrique causé par I'inégalité de longueur pendant le fonctionnement, provoque une
source de contrainte accrue a la jambe ainsi des fractures de fatigue (Friberg et al,

1988).

.5 3.2 Les anomalies angulaires

Les anomalies angulaires sont souvent multidimensionnelles suivant les trois plans,
frontal, sagittal et horizontal. Ces anomalies sont nombreuses et tres variées, on se

limite a quelques-unes.

La hanche : L’anomalie angulaire de la hanche consiste a la déformation de la partie

supérieure du fémur (hanche). Le col fémoral est positionné a un angle spécifique dans
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les plans frontal et transversal pour faciliter la congruence avec l'acétabulum et

maintenir la diaphyse fémorale loin du corps.

Sur le plan frontal, un angle d’inclinaison du col fémoral par rapport a I'axe du fémur
dans le plan frontal mesure 125° (age adulte) dans les cas habituels ou normaux. Cet
angle peut varier entre 90° a 135°. Cet angle d’inclinaison détermine l'efficacité des
abducteurs de la hanche, la longueur du membre et les forces imposées sur I'articulation
de la hanche. Habituellement ou normalement, (Basic of biomechanic), un angle cervico-
diaphysaire supérieur a 125° caractérise la déformation appelée coxa valga.
L’ouverture exagérée de I'angle cervico-diaphysaire allonge le membre, réduit l'efficacité
des abducteurs de la hanche, augmente la charge sur la téte fémorale et diminue la
contrainte sur le col fémoral. Coxa vara se caractérise par un angle d’inclinaison
inférieur a 125°. Cette diminution de I'angle raccourcit le membre, augmente I'efficacité
des abducteurs de la hanche, diminue la charge sur la téte fémorale et augmente la
contrainte sur le col fémoral. D’apres Renato Bombelli (Bombelli et al, 1984) une
augmentation considérable de la densité des trabécules est remarquée dans le cas de
coxa vara par rapport a la densité lorsque I'angle d’inclinaison est normal. Dans le cas de
coxa valga, ces trabécules sont moins distinctes et méme la surface de contact est
diminuée. Les résultats obtenus par Kenneth ] Fischeret al (Fischer et al, 1999)
indiquent que la direction de charge moyenne varie constamment de plus verticale pour
coxa valga a plus horizontale pour coxa vara. Les différences dans les directions de
chargement réduisent le risque de glissement épiphysaire ou de fracture du col fémoral
dans la coxa vara et augmentent la tendance a la subluxation ou la dislocation dans la
coxa valga. Alors les résultats Carpintero et al (Carpintero et al., 2003) suggéraient que

la coxa vara prédispose a la fracture du col du fémur.
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Figure I-10. Anomalie de la hanche sur le plan frontal.

Les déformations angulaires du col fémoral (Fig. [-10) peuvent généralement étre
dues par deux causes principales, par un déséquilibre musculaire pendant la croissance
(une maladie neuromusculaire et une amputation) ou par une anomalie intrinseque du

col (Fracture, rachitisme, dysplasie fibreuse et arrét de croissance partiel).

2

Sur le plan transversal, le col fémoral est normalement tourné en avant de 12° a 14°
par rapport au fémur formant l'angle d’antéversion. L’antéversion de la hanche
augmente I'avantage mécanique du fessier maximal, ce qui le rend plus efficace en tant
que rotateur externe. S'il y a une antéversion excessive dans l'articulation de la hanche,
ou elle tourne au-dela de 14° par rapport au cOté antérieur, la téte du fémur est
découverte et la personne doit adopter une posture ou une marche interne pour
maintenir la téte fémorale dans l'articulaire. Inversant l'angle d’antéversion vers
I'arriére, I'angle devient I'angle de rétroversion, elle crée une marche tournée de
I'extérieur et un pied en supination. L’antéversion fémorale influe les muscles dans un
cycle de marche d’accroupissement. L’étude de Lisa M. Schutte (Schutte et al., 1997) a
montré l'effet de 'antéversion fémorale, la longueur du muscle psoas a été sensible a
I'antéversion fémorale alors que le calcul de la longueur des ischio-jambiers a été jugé
relativement insensible a cette déformation osseuse. En outre, les résultats obtenus par
J. Nyland et al (Nyland et al, 2004) ont montré qu'une diminution de la dynamique
frontale et transversale de la hanche est remarquée dans les femmes athlétiquement

actives avec une grande antéversion fémorale.
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Figure I-11. Anomalies angulaires de la hanche sur le plan transversal.

Le genou : La déformation de genou est des déformations liées a I'alignement des os
longs (le fémur et le tibia). Les anomalies de la morphologie axiale des membres
inférieurs sont basées sur la mesure de I'angle fémoro-tibial. Cet angle constitue la
référence permettant des classifications des déformations de genou (varus, valgus,
recurvatum et flexum).

Sur le plan frontal: Les axes longitudinaux du fémur et du tibia forment
normalement au niveau de 'articulation du genou un angle de 180° a 185°. L’axe du tibia
est dirigé verticalement jusqu’a 5° quant a 'axe de fémur est oblique. L’angle créé est un
angle de valgus physiologique. Si I'angle tibio-fémoral est supérieur a 1859, I'alignement
est anormal et le genou appelé genu valgum. Par contre, si I’angle tibio-fémoral médian
est de 175° ou moins, I'anomalie qui en résulte est appelée genu varum. Ces
déformations modifient les contraintes de compression et de traction sur les
compartiments, médial et latéral de I'articulation du genou. Le genou valgum déplace la
ligne de support de poids sur le compartiment latéral et augmente la force de
compression latérale tout en augmentant les forces de traction sur les structures

meédianes.
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Genu Valgum Normal Genu Varum

Figure I-12. Anomalies angulaires de genou sur le plan frontal.

Dans le cas de genou varum, la ligne portant le poids est décalée vers le milieu en
augmentant la force de compression sur le condyle médian. Tandis que les contraintes
de traction sont augmentées latéralement les surcharges causées par ces déformations
peuvent altérer les cartilages et les ménisques. Le varus de genou provoque une
instabilité du genou, les surfaces articulaires présentant une inclinaison exagérée
latérale-médiale vers le bas rendent la subluxation fréquente dans le genou varum
(Derek et al, 2000). En outre, Markus O. Heller (Heller et al, 2003) ont montré la
dépendance des charges articulaires individuelles avec I'alignement axial du genou. Des
écarts par rapport a I'alignement normal ont entrainé une augmentation du chargement.
Le valgus génere une augmentation de charge plus grande qu'une déformation en varus
de méme quantité. La perception clinique des membres gravement mal alignés est
souvent associée a des types particuliers de maladie telle 'insuffisance ligamentaire et
I'arthrose ainsi 'instabilité articulaire (Derek et al., 2000).

Sur le plan sagittal, deux anomalies peuvent étre remarquées. La premiere est le
Genu recurvatum, qui se caractérise par une hyper-extension de l'articulation tibio-

fémoral en avant.
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Figure I-13. Anomalies angulaire de genou sur le plan sagittal

D’apres Janice K. Loudon et al (Loudon et al, 1998), le genu recurvatum est une
position de l'articulation tibio-fémorale dans laquelle la portée du mouvement se
produit au-dela du neutre ou 0° d’extension. Opérationnellement I'extension de genou
est supérieure a 5°. Alors, le genu flexum se caractérise par une flexion ou l'articulation
tibio-fémorale ne peut pas se mettre en pleine extension. Les individus avec un genu
recurvatum peuvent avoir des douleurs articulaires antéro médiales (ou post latéral) du
genou di aux forces de compression au niveau du compartiment tibio-fémoral médian.
S’accompagnant a un alignement de varus ses forces s’accentuent (Loudon et al.,, 1998).
L’augmentation de l'angulation de genou dans les déformations de varus, valgus
augmentent la charge articulaire. Cet effet est plus remarquable dans la déformation de
flexion. Bien que la répartition de la force entre les condyles du genou dépende de
I'obliquité de I'axe du fémur par rapport au tibia. La position du centre de gravité du
corps et des forces extérieures agissant sur le corps a un effet plus remarquable sur

I'emplacement de ces charges (Harrington, 1983).

Les déformations de genou de l'adulte peuvent étre le résultat de déformation
d’enfance, ou due a une laxité ligamentaire. Il peut s’agir également d’'une séquelle de
fracture. La mal-rotation d’'une fracture fémorale peut affecter I'alignement du plan
frontal et sagittal et 'orientation du genou. La mal-rotation d’une fracture de la diaphyse
fémorale interne et externe provoque un mauvais alignement et une mauvaise
orientation dans le plan frontal, en fonction du niveau de la fracture et de I'amplitude de
la mal-rotation. Ainsi, la rotation externe provoque un déplacement postérieur de 'axe
porteur de poids dans le plan sagittal (Gugenheim et al., 2004). D’apres Frank Noyes et

al (Noyes et al,, 1992), le genou varus avec une déficience en ligament croisé antérieur et
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de laxité des ligaments latéraux augmentent les forces articulaires conduisant a une

dégénérescence plus rapide du compartiment médian.

1.6 CONCLUSION

Les membres inférieurs ont une construction assez compliquée. Leurs roles sont tres
importants. Dans les activités quotidiennes ou sportives les membres inférieurs sont
soumis a des charges importantes. Bien que les forces externes et internes influencent le
rendement de cette partie du corps. Les charges sont aussi influencées par les réponses
des segments osseux et leurs géométries. Aussi, elles influent la construction
structurelle, architecturale et la constitution massique et volumique de la matiere
osseuse. Les anomalies physiologiques ou pathologiques déterminent la réponse
mécanique des segments. Dans les cas des anomalies d’alignement, la répartition de la
matiere trabéculaire répond aux exigences de ces anomalies (coxa valga ou coxa vara,
genu valgum ou genu varum) en modifiant leur arrangement et agencement
architectural. Les propriétés de tissus osseux dépendent de l'individu, du sexe, de I'age
et méme de la localisation dans le segment osseux. Cette dépendance et réversibilité
entre les différents parametres biomécaniques suggerent que leurs quantifications
doivent prendre chaque cas individuellement. L’analyse des réponses mécaniques d’os
sous une anomalie pathologique, une réparation -chirurgicale ou implantation
prothétique nécessitent la personnalisation. Afin de répondre a cette nécessité, des
méthodes des modélisations numériques personnalisées ont été développées. Ces

méthodes de modélisation seront abordées et discutées dans le prochain chapitre.
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II.1 INTRODUCTION

La compréhension de la réponse de la structure osseuse dans les activités
journaliéres avant et apres un acte chirurgical est tres importante. Les mesures des
réponses mécaniques apres rétablissement et réparation d'une structure dans les cas
cliniques orthopédiques ou chirurgicaux, et les propriétés spécifiques au patient doivent
étre prises en considération. La revue du premier chapitre nous a montrés que les
propriétés mécaniques et géométriques dépendent de l'individu, I'age et le site dans

lequel se situe le tissu osseux.

Pour comprendre le comportement des segments osseux des membres inférieurs,
nombreuses méthodes existent (essais in vitro, mesures in vivo). Les modeles
analytiques sont confrontés a des difficultés vues la complexité des structures et des
systémes d’équations. Les méthodes numériques des différences finies et les méthodes
des éléments finis sont les plus couramment utilisées pour résoudre ce type de
probléeme pour lesquelles une solution analytique est impossible. Dans l’analyse
mécanique des structures complexes, telles que l'os, les modéles numériques sont
nécessaires pour déterminer et pour comprendre le comportement du tissu osseux et
pouvoir prédire la réponse de la structure globale a une sollicitation mécanique. Ce
chapitre sera une revue sur la modélisation de la structure osseuse et les méthodes
utilisées, partant des techniques non invasives qui nous renseigne sur les

caractéristiques de la structure osseuses jusqu’a la personnalisation des modeéles

numériques.

I1.2 TECHNIQUES D'IMAGERIES

L’évolution technologique a mis un panel de techniques aux mains des cliniciens et
des chercheurs, permettent d’étudier directement ou indirectement divers aspects de
I'os. Les techniques d’imagerie peuvent fournir différents types d’informations a
différentes échelles. Alors que, des résolutions spatiales entre 5 et 10 um sont
appropriées pour étudier la microstructure osseuse, une résolution sous micrométrique
est nécessaire pour examiner le niveau ultra-structurel et une résolution nanométrique
est nécessaire pour obtenir des informations sur la structure cristalline. Parmi
I'ensemble de ces techniques nous intéressons aux techniques les plus utilisées en

modélisation (I'imagerie 3D).
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I1.2.1 Tomographie par rayons X (CT, QCT)

Différents types de tomographie informatisée, CT scan, sont nommés pour différentes
utilisations selon les images qu'ils essayent d’enregistrer. Cependant, dans la plupart des
cas, la technique de base du CT reste la méme. La tomodensitométrie est une procédure
d’imagerie qui utilise un équipement de rayons X spécial pour créer des images
détaillées, ou des scans, des zones a lintérieur du corps. On l'appelle aussi la
tomographie axiale informatisée (CAT). La tomodensitométrie utilise un systeme rotatif
synchronisé, composé d’une source et d'un détecteur de rayons X, qui tourne autour du
patient et un ordinateur pour traiter l'information recueillie due au passage des
faisceaux de rayons X a travers une zone d’anatomie. Les images créées sont des coupes
transversales. Une série de coupes radiographiques remises bout a bout permettent la
visualisation tridimensionnelle 3D des zones soumises au rayonnement. Alors que,
l'utilisation d’un fantdme d’hydroxyapatite donne un scanner quantitatif « Quantitative
CT, QCT » qui permet d’établir la correspondance entre atténuations des rayons X et

densité osseuse.

Figure II-1. Images de tomographique. (a) image de CT scan des fémurs (coupe axiale), (b)
image de CT scan des fémurs (coupe coronale), (c) image de QCT scan de la colonne
lombaire montrant une coupe axiale du corps, situé au-dessus d’un fantéme
d’hydroxyapatite.

Le QCT permet la distinction entre I'os cortical et I'os spongieux, mais sa résolution de
I'ordre de 300 a 500 um dans le plan, pour des coupes de 1 a 3 mm ne peut pas

quantifier la microarchitecture de I'os trabéculaire. A cette raison, un nouvel appareil a
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été développé, permet de distinguer la microarchitecture trabéculaire avec une
résolution de 'ordre 150 a 180 pm dans le plan, pour des coupes de 300 a 500 um
d’épaisseur (Graeff et al, 2007). Cet appareil appelé scanner a haute résolution « High
résolution CT, HRQCT». Bien que le temps d’acquisition soit court, le scanner permet
I'accés a la géométrie tridimensionnelle, aux mesures assez précises de la densité
osseuse DMO volumique pour une irradiation minime des patients, ainsi la résolution
permet de distinguer I'os en compartiment cortical et trabéculaire. Ces scanners ont été
beaucoup utilisé par nombreux auteurs afin d’évaluer I'influence de parameétres tels que
I'age et le sexe sur la géométrie, la qualité osseuse, la fragilité, la résistance et la
structure a différents sites (fémur, tibia et vertebre) (Marshall et al,, 2007, 2006; Riggs
et al,, 2004; Sigurdsson et al., 2006). Aussi la tomographie a prouvé son efficacité et son
intérét pour le renseignement sur les traitements médicaux des maladies osseuses

(Borggrefe et al.,, 2010; McClung et al., 2005; Sellmeyer et al., 2007).
I1.2.2 Tomographie périphérique (pQCT, HR-pQCT)

Parmi les scanners dédiés aux mesures in vivo, le pQCT (peripheral QCT). Le scanner
périphérique (pQCT) est devenu commercialement disponible au début des années 1990
(Ruegsegger et al., 1991). Sa résolution atteint 200 a 500 pm dans le plan, pour des
coupes de 500 pum d’épaisseur (Muller et al., 1994; Sievanen et al., 1998). En matiere de
résolution, un scanner périphérique de haute résolution (I'HR-pQCT) est disponible
depuis 2005. Sa résolution isotopique peut atteindre 82 pm (Boutroy et al,, 2005). Son
application dans les études cliniques et de recherche a été déterminée, comme la
meilleure technique pour étudier la microarchitecture trabéculaire in vivo (Boutroy et
al, 2005; Genant et al, 2008). Les sites de mesure sont le radius, le tibia et le fémur.
Cependant, la faible dose de rayonnement de pQCT permet de réaliser plusieurs
mesures de multiples sites. Le temps de mesure peut prendre entre 2 et 3 minutes par
coupe. Le pQCT offre les avantages de la QCT axiale. Il est capable de séparer l'os
trabéculaire de 1'os cortical ainsi de mesurer la densité osseuse DMOn trabéculaire et
cortical, qui reste cohérente avec 1’age. Puisque la technique est uniquement applicable
au squelette périphérique, les mesures sont obtenues a un coiit et une exposition au
rayonnement beaucoup plus faible que le QCT axial. Le pQCT permet également
d’évaluer la géométrie osseuse, les parametres liés a la résistance des os et les zones

transversales musculaires (Schonau, 1998).
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Figure II-2. Des images représentatives du tibia utilisant : (a) pQCT et (b) HR-pQCT (Lala
etal.,, 2014).

Le pQCT et le HR-pQCT ont été utilisés dans nombreuses études concernant les
maladies d’adulte ou d’enfant. L’application de ces techniques a permis d’améliorer la
compréhension des changements liés a 1'age et des différences sexuelles dans la
microarchitecture osseuse et a la résistance osseuse (Boutroy et al.,, 2005; Paccou et al,,
2014; Sornay-Rendu et al.,, 2007; Vico et al., 2008). Le pQCT a été également utilisé dans
la recherche pédiatrique. Les maladies chroniques potentiellement menacantes la santé
osseuse chez les enfants et les adolescents ont été abordées (Adams et al., 2014) aussi
’évaluation du développement osseux chez les enfants en bonne santé (Leonard et al,
2004; Neu et al,, 2001; Rauch et Schoenau, 2001; Schonau, 1998) et ceux a risque de
mauvaise santé osseuse (Bechtold et al, 2005). En outre, des études des effets de
'exercice et du calcium sur la masse osseuse et la géométrie ont utilisé cette technique
(Heinonen et al,, 2001; Ward et al., 2005). A I'heure actuelle, des chercheurs trouvent
que la pQCT peut représenter une approche fonctionnelle valide pour surveiller les
effets bénéfiques et nocifs des thérapies médicamenteuses, de l'alimentation et de
'exercice, ainsi que les résultats de la maladie sur la santé osseuse (Stagi et al., 2016).
D’autre part, Deena Lala et al (Lala et al,, 2014) ont obtenu presque toutes les mesures
de densité et de géométrie osseuses trabéculaire et corticales, avec pQCT et HR-pQCT .
Ces mesures étaient fortement corrélées mais plusieurs variables étaient sur ou sous-
estimées avec pQCT. Ils recommandent aux chercheurs ou aux cliniciens intéressés a
utiliser le pQCT de prendre en compte les différences entre HR-pQCT et pQCT. Une étude
récente (Zhou et al, 2016) a montré que les propriétés morphologiques et mécaniques
de I'os du tibia et du radius humains peuvent étre évaluées par des mesures a base de

HR-pQCT en validant I'analyse morphologique standard des images HR-pQCT avec celles
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des images micro-tomographie correspondantes des segments du radius et du tibia

distal.

Figure II-3. Les images HR-pQCT et pCT du tibia distal humain. La premiére rangée
montre les images pCT haute résolution, et la deuxiéme rangée montre les images HR-
pQCT correspondantes (Liu et al., 2009).

I1.2.3 Micro-tomographie par rayons X (uCT, SR uCT)

La micro-tomographie (micro-CT) s’agit de la technique tomographique dont la
résolution est tres haute. Cette méthode permet d’atteindre des résolutions spatiales
comprises entre 1 et 100 um. La premiere reconstruction tridimensionnelle a été
réalisée par Feldkamp et al avec une résolution de 50 um en utilisant de faisceaux de
rayons X coniques associés a un algorithme de reconstruction (Feldkamp et al., 1989).
Les micro-scanners de laboratoire ont permis d’acquérir la microarchitecture d’'un
échantillon osseux en quelques minutes a quelques heures en fonction de la taille de
voxel (Kohlbrenner et al.,, 2000). La micro-tomographie est généralement utilisée pour
analyser un spécimen osseux obtenu par biopsie. Elle peut fournir des informations
qualitatives et quantitatives sur la structure osseuse en particulier la structure
trabéculaire (Ruegsegger et al, 1996). L’architecture d’échantillons d’os trabéculaire
acquis en trois dimensions permet d’effectuer des mesures de parametres
morphologiques (Guldberg et al,, 2004; Hildebrand et al,, 1999). Le Micro-CT a permis
de caractériser la morphologie osseuse trabéculaire sur différents sites et les
changements structuraux en fonction de I'age (Ding et Hvid, 2000). La technique micro-

CT a permis également d’étudier l'architecture osseuse trabéculaire et de l'interface
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biomatériau-os (Zhang et al., 2016). Plusieurs études (Barbetta et al, 2012; Kinney et al,,
2009) ont montré la pertinence de I'imagerie microscopique par rayons X. La capacité
des changements d’image microscopique séquentiels, dans l'architecture 3D des os
trabéculaires in vivo, a permis d’explorer les premiers stades de la perte osseuse
hypoestrognémique et de tester plus rapidement l'efficacité de nouveaux traitements
cliniques pour ce probléme de santé selon J.H. Kinney et al (Kinney et al, 2009). La
pertinence de la technique de la micro-tomographie 3D pCT a été éprouvée en
comparant des données tridimensionnelles par cette technique aux mesures
histologiques a partir des sections 2D en deux dimensions, (Barbetta et al.,, 2012; Miiller

et al, 1998; Thomsen et al., 2005).

Figure II-4. Des images d’une biopsie de crét iliaque reconstruite a partir de SR-pCT. (a, b)
Images 3D. (c, e) des coupes 2D (Nuzzo et al., 2002).

Bien que la micro-tomographie 3D (micro-CT) supplante progressivement
I'’histomorphométrie standard pour I'analyse de la microarchitecture osseuse, la
tomographie synchrotron apparait plus avantageuse. Cette technique non destructive
fournit des images tridimensionnelles avec une résolution spatiale tres élevée et
isotrope dans les trois directions spatiales. L'utilisation du rayonnement synchrotron
(RS) couplée a la micro-CT au lieu des rayons X standard présente des avantages
supplémentaires en matiere de qualité d’image et rapport signal-bruit. Grace aux
propriétés du rayonnement synchrotron. Cette modalité permet d’étudier
simultanément la microstructure osseuse et la minéralisation osseuse. Ainsi, le micro-CT

de rayonnement synchrotron (RS) fournit des images tridimensionnelles de structure
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osseuse a tres haute résolution de quelques micrometres dans des temps d’exposition
relativement courts. Le rayonnement synchrotron est produit lorsque des électrons
relativistes sont accélérés par un champ magnétique. Le rayonnement est émis dans un
cone étroit dans la direction du chemin de I’électron. RS micro-CT a prouvé sa précision
d’évaluer la microarchitecture osseuse trabéculaire dans un grand sous-ensemble
d’échantillons osseux humains (Chappard et al., 2006). En outre, la possibilité offerte par
RS micro-CT pour régler I'énergie plus élevée que pour 'os trabéculaire est un atout
important pour obtenir des images quantitatives de 1'os cortical (Bousson et al.,, 2004).
De méme, cette technique a été appliquée pour étudier les effets d’'un traitement médical

de I'ostéoporose (Nuzzo et al, 2002).
I1.2.4 Imagerie par résonance magnétique (IRM et uIRM)

Les images RM sont fondamentalement différentes des images CT. L'imagerie par
résonance magnétique (IRM) est basée sur un phénomene physique assez complexe de
résonance magnétique nucléaire qui est essentiellement I'échange d’énergie entre les
particules élémentaires placées dans un champ magnétique fort et le champ
électromagnétique irradiant d’'une fréquence particuliére. Il est, précisément pris et régi
par des lois de la mécanique quantique. La conséquence de la composition chimique
différente, la moelle osseuse et la structure osseuse présente une différence de
susceptibilité magnétique. En appliquant une combinaison d’ondes électromagnétiques
a haute fréquence sur une partie du corps et en mesurant la réponse émise par certains
atomes, on peut déterminer la nature des tissus biologiques en chaque point du volume
image. L’'imagerie par IRM a émergé comme une méthode potentielle pour déterminer, a
la fois, la densité et la structure osseuses. Les efforts récents ont été orientés vers la
quantification de I'architecture osseuse trabéculaire. Dans les images osseuses
trabéculaire, acquises selon les techniques d’IRM, les structures correspondant a la
matrice osseuse minéralisée apparaissent sombres. Alors que les régions a grande
luminosité correspondent aux espaces inter-trabéculaire remplis de moelle osseuse. Les

images RM montrent les composants des tissus mous (moelle osseuse, graisse, muscle).
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Figure II-5. Des images de Tibia. (a) HR-pQCT (taille isotropique du voxel de 82 pm3), et
(b) de I'RM acquise une taille voxel de 156.25 pm dans le plan et 500 pm axialement
(Krug et al., 2008).

Plusieurs études in vitro et in vivo ont été mener, utilisant les mesures dérivées de
I'IRM, pour évaluer la structure trabéculaire a la résistance et les maladies osseuses
telles que l'ostéoporose (Krug et al, 2008; Majumdar et al, 1996). Dans toutes les
techniques d’imagerie, I'imagerie par rayon X (radiographie et CT scan) est la technique
la plus répandue dans le monde. Elle semble appropriée pour I'analyse des structures
osseuses ou articulaires. Elle permet d’accéder a des informations plus fiables sur la

structure osseuse mieux que I'IRM.

I1.3 MODELISATION DE LA STRUCTURE OSSEUSE

La composition complexe de I'os a conduit aux différentes approches de modélisation
en prenant en considération 1’échelle hiérarchique (I’échelle macroscopique, 1'échelle

microscopique et méme cellulaire).

La modélisation macro-mécanique consiste soit: a utiliser un comportement
mécanique uniforme pour le volume entier pour lequel les propriétés sont issues des
essais expérimentaux, soit 'utilisation d’'un volume élémentaire représentatif ayant un
comportement approximatif représente le comportement moyen de cette portion de
structure osseuse. Généralement les propriétés mécaniques de ces éléments
représentatifs sont basées sur des informations de densité obtenues par imagerie
meédicale a faible résolution. Cette approche est utilisée pour modéliser le comportement

global d’os entier tel que le fémur et le tibia.

La modélisation par approche micromécanique est une méthode

d’homogénéisation. Cette méthode allie les effets induits par les hétérogénéités a
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I’échelle microscopique, et le comportement du matériau a I’échelle macroscopique. Elle
consiste a identifier et utiliser des propriétés homogenes équivalentes d'un matériau
hétérogene a partir des propriétés de chacune de ses phases. Cette méthode a été
appliquée par Hollister et al (Hollister et al.,, 1991) pour étudier la mécanique de I'os
trabéculaire. Quant a Mullins et al (Mullins et al, 2007) ont développé des modeles
d’éléments finis de cellule wunitaire pour étudier l'effet de la morphologie
microstructurale sur les propriétés macroscopiques de l'os cortical. D’autre part, un
modele multi-échelle qui considére les deux niveaux supérieurs, l'os entier et

'architecture trabéculaire, a été utilisé pour I'étude de 'adaptation et le remodelage de

tissus osseux (Goncalves Coelho et al, 2011).

La modélisation par approche méso-mécanique permet de modéliser le tissu
trabéculaire en intégrant une architecture idéalisée ou réelle et une loi de

comportement dans le méme modele en se rapprochant de la réalité.
I1.3.1 Modélisation numérique par éléments finis- principe

La méthode des éléments finis (MEF) est une procédure pour la solution numérique
des équations qui régissent les problémes trouvés dans la nature, décrits par des
équations exprimées sous forme différentielle ou intégrale. La méthode des éléments
finis MEF est une technique numérique pour résoudre des équations partielles ou
intégrales partielles. En général, I'analyse mécanique EF est basée sur I'’équation

d’équilibre.
F=KU

Ou K est la matrice de rigidité globale, U est le déplacement nodal global et F est la force
nodale globale. La matrice de rigidité globale dépend des propriétés des matériaux et
des propriétés géométriques de I'élément du maillage. Elle est composée des matrices de

rigidité des éléments individuels.

Les méthodes numériques, plus précisément, les méthodes des éléments finis ont
longtemps été utilisées dans la mécanique structurale et ont été introduites pour prédire
le comportement des systémes biologiques complexes, biomécaniques et orthopédiques
(Huiskes et Chao, 1983). L’évolution et la disponibilité d’ordinateurs puissants

abordables ont permis de traiter diverses caractéristiques spécifiques et comportement
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des systemes biomécaniques. Ainsi, les progrés de la reconstruction d’images ont
encouragé les applications des méthodes numériques. Les difficultés techniques, les
limitations et les colits impliqués dans les études expérimentales in vitro et in vivo ainsi
que les préoccupations éthiques ont encore encouragé 'utilisation d’études de modeles
informatiques dans diverses branches de la biomécanique et de l'orthopédique.
L’application de ces méthodes de calculs en biomécanique est de plus en plus répandue
mais le défi est de prendre en compte les différentes caractéristiques des modeles
numériques d’'une personne a une autre. La présence d'imageries médicales a permis
I'amélioration des modeéles. L’exactitude des prédictions dans une étude de modele
dépend directement des hypotheses faites dans le développement du modéle, y compris
les données d’entrée, 'analyse et l'interprétation des résultats. Il ne faut pas négliger
I'importance de l'influence des simplifications sur les résultats ainsi que sur 'expérience

et I'analyse.

Le membre inférieur est un systeme complexe. Les segments osseux avec le soutien et
le controle des muscles, sont soumis a des lourdes taches et des grandes charges. En
raison de la difficulté d’analyser le systeme dans son ensemble, les chercheurs le
subdivisent souvent en plusieurs régions et les étudient séparément. Afin de réussir,
devraient représenter de fagon réaliste les conditions aux limites entre les régions. Ces
modeles isolés ne peuvent pas s’attendre a manifester toutes les caractéristiques de
réponse présentes au systeme global. En raison de la géométrie irréguliere
tridimensionnelle, des arrangements matériels non homogenes, des charges et des
mouvements complexes importants, et une réponse non linéaire, y compris le contact
aux articulations facettées, la méthode des éléments finis est I'approche la plus

appropriée pour I'analyse de cette structure.

L’analyse par les méthodes des éléments finis est basée sur des étapes principales. La
premiere étape est la modélisation géométrique ou les géométries peuvent étre
représentées en termes de points, de lignes, de zones et de volume, comme elles peuvent
étre représentées par des pieces géométriquement simples. Une géométrie d’'un
segment osseux peut étre reconstruite utilisant les données de la scannographie
meédicale. Dans une seconde étape, un processus de discrétisation convertie le modele
géométrique en modele éléments finis en divisant I'objet en plusieurs petits éléments

connectés entre eux par des nceuds formant le maillage de la structure. Les éléments
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pourraient étre unidimensionnels, bidimensionnels ou tridimensionnels et sous diverses
formes. Les choix du maillage et du type d’élément doivent étre adaptés au probléeme

posé.

Creation du
modéle

Propriété
des
matériaux

Importation de la
géométrie

Conditions aux
limites

Figure II-6. L’analyse par la méthode des éléments finis.

Chargement

La méthode des éléments finis est généralement utilisée pour obtenir une solution a
un probléme mécanique et déduire la réponse d'une structure mécanique au terme de
contraintes et de déformations sous l'application des forces a différents points de I'objet.
A cet effet, la configuration de la modélisation nécessite I'établissement d’une loi
régissant le comportement mécanique de chacun des éléments, 'affectation des
propriétés mécaniques a cette géométrie ainsi que les conditions de chargement et les
conditions aux limites. Une personnalisation des propriétés mécaniques, de l'os
spongieux et I'os cortical, est permise par I'imagerie médicale. Des mesures des densités
osseuses obtenues par imagerie seraient utilisées pour prédire les parametres
meécaniques. Dans une étude de modele, 'exactitude des prédictions dépend directement
des hypotheses sous-jacentes faites dans le développement du modele, y compris les
données d’entrée, I'analyse et l'interprétation des résultats ultérieurs. Par ailleurs, la
validation d'un modéle par comparaison de ses prédictions avec les résultats in vitro et
in vivo devrait étre prise. Des comparaisons devraient étre utilisées pour affiner un
modele qui réplique les caractéristiques essentielles d’'un systéeme biologique aussi
proche que possible. Des données expérimentales peuvent étre utilisées pour le
développement et la mise en ceuvre adéquate des modeles. Aussi, un rapprochement ou

une confrontation a d’autres modeles pour identification des modes de réponse des
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tissus osseux est adoptée afin d’améliorer la précision et la valeur des prédictions du

modele.
I1.3.2 Géomeétrie et imagerie médicale

Pour les études des segments osseux ou les structures osseuses, différents modeles
seraient utilisés se basant sur la construction de la forme géométrique. La construction
des modeles de la structure osseuse dépend de l'objectif de I'étude et la précision
recherchée. Des modeéles génériques présentent des segments osseux sous une forme
géomeétrique simplifiée. Cette géométrie est paramétrable en fonction des données de la
littérature ou de mesures (CT scan, et des radiographies in vitro, etc.). D’autres modeles
idéalisés sont réalisés par des formes symétriques par rapport au plan sagittal, ce qui

réduit les temps de calcul.

Par ailleurs, des modeles géométriques tridimensionnels précis et anatomiquement
corrects des os ou des sections osseuses humaines sont essentiels, soit pour analyser la
réponse de ces structures avec des anomalies ou des déformations, soit pour évaluer
leurs réponses sous les charges physiologiques et leurs adaptations pour une
planification préopératoire réussie en chirurgie orthopédique. A cet effet, des modeles
personnalisés seraient réalisés. Ces modeles 3D d’os sont généralement créés a partir de
la tomographie (CT) ou de I'imagerie par résonance magnétique (IRM). Des systémes et
des logiciels sont élaborés pour la création des modeles polygonaux personnalisés des
os humains qui reposent sur l'utilisation des données et des parametres tirés des
instruments d’imagerie médicale. En fonction de leur résolution d’investigation, ces
techniques d’'imagerie permettent de calculer des parametres géométriques et

architecturaux plus ou moins proches des valeurs réelles.
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Segmentation des Reconstruction du Reconstruction Modéle CAO
donnés de CT surface du solide

Figure II-7. Reconstruction du modéle géométrique du fémur humain.

Les principes fondamentaux des méthodes de reconstruction tridimensionnelle sont
basés sur les techniques de rendu surfacique ou volumique (Fig. I1.7). L’acquisition des
séries de coupes (coupe par coupe) réalisées avec un CT-Scan permet d’obtenir une
reconstruction tridimensionnelle d'une structure anatomique. Les techniques de
reconstruction 3D sont basées sur une segmentation automatique et/ou manuelle des
structures a reconstruire dans les images 2D. Cette segmentation permet de rechercher
les pixels de méme intensité lumineuse représentant le méme objet pour les relier en
utilisant des algorithmes appropriés. Un ensemble des polygones génerent une surface
approximative. En utilisant d’autres algorithmes de lissage, les surfaces obtenues seront
treés proches de la réalité. Pour I'IRM, la reconstruction 3D utilise les mémes méthodes
appliquées que celles appliquées en tomographie, elles sont basées sur les algorithmes
types « marching cube ». La qualité et la précision des modeles reconstruits par CT-scan
ou par IRM dépendent de la résolution spatiale définie au moment de l'acquisition, la
distance entre les deux coupes successives, la qualité de la segmentation et I'algorithme
de reconstruction utilisé. Cependant, si I'RM est la référence pour I'analyse des tissus
mous (riches en eau), cette modalité d’'imagerie n’est pas l'outil de prédilection pour
I’évaluation morphologique de structures osseuses. L’avantage des méthodes de
reconstruction 3D, par CT-scan, est de permettre d’accéder a la géométrie de n’'importe
quelle structure osseuse bien que la précision des modeles 3D dépende des parametres
d’acquisition. Les fortes doses d’irradiation de la haute résolution spatiale font de la
meéthode trop irradiante pour une application clinique courante dans le cadre du suivi

de pathologies nécessitant un acces a des informations 3D. En revanche, les principes
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physiques de I'IRM rendent difficiles leurs utilisations en vue de modélisation 3D de

structures osseuses (Sun et al.,, 2005).
I1.3.3 Le maillage
I1.3 3.1 Génération du maillage

La génération d’'un maillage d’éléments finis est une tache clé et importante avant
I'analyse d’une structure. Alors que la génération de mailles 1D et 2D peut encore étre
tentée a la main, la génération de maille 3D est une tache extrémement difficile, qui
requiert des algorithmes sophistiqués et des logiciels spécialisés. La génération de
mailles est devenue dans ces derniers temps un axe de recherche en soi. Les mailles
d’éléments finis peuvent étre divisées globalement en mailles structurées et non
structurées. Les mailles structurées peuvent étre de taille d’éléments uniformes ou non
uniformes. Les mailles structurées peuvent étre générées semi automatiquement par
les méthodes de mappage. Ces méthodes sont basées sur des techniques de cartographie
isoparamétrique. Deux grands types de formes de mailles sont possibles a partir de
bases quadrangulaires (hexaédres) ou triangulaires (tétraedres). Pour produire un
maillage, une subdivision des domaines manuellement, sera faite et ensuite ces sous-
domaines seront mappés. Mais le processus manuel est difficile pour les géométries 3D
complexes. Par contre, les mailles non structurées sont généralement congues pour
générer des éléments triangulaires (en 2D) et des éléments tétraédriques (en 3D). Ce
genre de maillage convient pour discrétiser des objets avec une géométrie irréguliere
complexe et implique généralement des éléments de différentes tailles. Il est également

idéal pour le raffinement adaptatif des mailles (Boutroy et al., 2005).

En général, les analyses se sont fortement appuyées sur I'élément hexaédrique a 8
nceuds, appelé «brique» pour les géométries simples, dans lesquelles il est possible de
construire un maillage « a la main ». Cependant pour des géométries plus complexes,
I'analyse doit compter sur des générateurs de mailles automatiques (ou semi-
automatiques) produisent des mailles en éléments tétraédriques plutot que des
éléments hexaédriques. La raison en est qu'un domaine 3D général ne peut pas toujours
étre décomposé dans un assemblage de briques. Cependant, il peut toujours étre

représenté comme une collection d’éléments tétraédriques.
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Dans le domaine biomécanique et en particulier I'analyse des structures osseuse par
éléments finis, ou la géométrie est trés complexe, différentes méthodes de génération de
maillages ont été utilisées. Comme nombreuses études ont fait I'objet de vérification de
I'influence du maillage sur la réponse des modeles et la précision des résultats. Dans la
plupart du temps des modeles éléments finis de la structure osseuse seraient créés a
partir des images tridimensionnelles acquises par la tomographie CT scan ou I'IRM. Les
approches principales permettant de réaliser le maillage de cette structure osseuse
sont: la conversion directe des voxels en éléments hexaédriques ou la conversion des
voxels en éléments tétraédriques. Pour I'os trabéculaire les éléments poutres seraient

aussi utilisés.

I1.3 3.2 Entre Le maillage hexaédrique et le maillage

tétraédrique

Le développement de modeles d’éléments finis directement a partir d’images
numériques en convertissant chaque voxel d'images en un élément fini hexaédrique a
été proposé par plusieurs auteurs, soit pour la modélisation macroscopique,
meésoscopique ou microscopique (Camacho et al, 1997; Guldberg et al,, 1998; Merz et al,,
1996; Van Rietbergen et al, 1996). Cette méthode exige que les images soient
segmentées pour déterminer les voxels qui représentent la structure. Utilisant cette
méthode, les modeéles peuvent étre générés trés rapidement et qui permettent
généralement une analyse des contraintes relativement précise. Par ailleurs, les surfaces
résultantes de cette méthode sont des surfaces déchiquetées, ont une forme des marches
d’escalier. Les arétes vives de cette forme peuvent induire des artefacts de simulation
tels que des concentrations de contraintes excessives. Pour éliminer ces singularités, un
lissage serait utilisé (Boyd et Miiller, 2006; Camacho et al., 1997). En outre, 'uniformité
des modeles a été étudiée. Pour les os longs, des modeles a base de voxel, construits a
partir du méme ensemble de données d’'imagerie mais avec une structure uniforme et
non uniforme ont été comparé. Le modele basé sur le voxel de structure non uniforme
prédisait plus précisément une réponse de déformation axiale (Pfeiler et al., 2007). En
outre, une approche a approuvé son efficacité, elle était utilisée pour mailler le fémur, le
tibia et le membre inférieur complet utilisant un maillage en briques non structuré
(Little et al., 1986; Taddei et al, 2004; Untaroiu et al,, 2013). Cette technique crée des

éléments hexaédriques approximativement de la méme taille a 'intérieur du modele.
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Ensuite, les éléments hexaédriques marginaux sont projetés sur les limites du modele.
Des algorithmes d’optimisation de mailles ont été utilisés pour assurer sa qualité. Par
ailleurs et a partir des mémes acquisitions et les mémes images numériques, des
modeles d’éléments finis en maillage tétraédrique ont été développés (Miiller et
Rilegsegger, 1995). Les mailles seraient construites en convertissant les voxels en
éléments tétraedres grace a des algorithmes de traitement d’images. Les voxels sont

subdivisés en éléments tétraédriques dont la forme dépend des voxels voisins.

Entre les deux méthodes de maillage (le maillage basé sur la conversion directe des
voxels en élément de brique et le maillage en tétraedres), le maillage tétraédrique
permet d’obtenir une surface réguliere et plus réaliste que celle obtenue dans le cas de
maillage hexaédrique. Des méthodes de maillage tétraédrique ont été développées
dédiées a la modélisation macroscopique représentant I'os entier. D’autres modeles ont
été développés pour représenter la microstructure de 'os trabéculaire a partir des
images de tres haute résolution (Alberich-Bayarri et al, 2007; Miiller et Riiegsegger,
1995). Concernant les performances de ces deux méthodes de maillage, Cifuentes et al
(Cifuentes et Kalbag, 1992) ont montré que les résultats obtenus avec des éléments
tétraédriques quadratiques et éléments hexaédriques étaient équivalents en termes de
précision et de temps de calcul. Cependant, le nombre de nceuds et d’éléments dans un
modele éléments finis détermine les colits de calcul et aussi la précision des résultats
(Guldberg et al., 1998). En général un maillage tétraédrique génere environ 15 fois plus
d’éléments qu'un maillage hexaédrique consécutivement conduit a du temps de calcul
considérable et demande des ressources informatiques importantes par rapport a une

modélisation en éléments briques.
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(@)

Figure II-8. Exemples de maillages d'un fémur. (a) maillage a base de voxel, (b) maillage
tétraédrique, (c) maillage hexaédrique.

Marco Viceconti et al (Viceconti et al, 1998) ont comparé et évalué différentes
méthodes de maillage a base des éléments hexaédriques et tétraédriques. Deux modeles
du fémur humain ont été créés. Un modele a une géométrie simplifiée de référence et
I'autre d’'une géométrie réaliste. Les méthodes ont été évaluées en termes d’effort
humain et informatique nécessaire pour effectuer I'analyse compléte et en termes
d’exactitude. La comparaison a démontré que chaque méthode présente des avantages
et des inconvénients et peut-étre la meilleure pour des situations spécifiques. Les
auteurs (Viceconti et al.,, 1998) ont trouvé que la méthode de maillage hexaédrique a été
la méthode la plus précise avec une précision de I'ordre de 1.4% pour les déplacements
et les contraintes. Cependant, la méthode du maillage tétraédrique n’était que
légérement moins précise. Les éléments hexaédriques semblent donner des résultats
plus précis que les éléments tétraédriques mais les temps de calculs et les ressources
informatiques nécessaires pour les modeles hexaédriques sont encore supérieurs aux
modelés tétraédriques. Par ailleurs le maillage a base du voxel est le moyen le plus
rapide et le plus simple de produire un maillage 3D a partir d'un ensemble de données
CT. Bien que la surface en marches d’escalier du modele hexaédriques crée des artefacts
au niveau de la surface ce qui conduit a un champ de contraintes irrégulieres. Le lissage
de surface peut également étre utilisé et recommandé pour affiner le maillage a base de

voxel.

A. Ramos et al (Ramos and Simoes, 2006) ont mené une autre étude comparative

utilisant une géométrie simplifiée de fémur proximal comme référence (les mémes
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géométries de fémur proximal que celle de Viceconti et al) pour évaluer l'influence de la
densité du maillage et du type d’élément. Cette étude a montré que, dans le modele
simplifié du fémur, I'’élément linéaire tétraédrique permettait des résultats plus proches
que les théoriques, mais les éléments quadratiques hexaédriques semblent plus stables
et moins influencés par le degré de raffinement du maillage. Pour le fémur proximal
réaliste, les résultats obtenus ont montré que les éléments tétraédriques de premier et
second ordre dépendent davantage du degré de raffinement des mailles que des mailles
constituées d’éléments hexaédriques. Bien que les résultats obtenus des éléments
tétraédriques et hexaédriques d’ordre premier et second n’aient pas montré de

différences significatives.

I1.4 DETERMINATION DES PROPRIETES MECANIQUES A PARTIR DES
DONNEES TOMOGRAPHIQUES

L’attribution des propriétés mécaniques, pour I'analyse par la méthode des éléments
finis, dépend généralement des modeles utilisés. Pour les modeles génériques, les
propriétés sont issues de la littérature. Une propriété unique est alors attribuée a
I'ensemble de I'os spongieux ainsi a l'os cortical. Le matériau utilisé est représenté par
différents comportements, isotrope ou anisotrope. Les propriétés mécaniques varient

alors, fortement entre les études.

Concernant les modeles personnalisés, des propriétés mécaniques aussi seraient
personnalisées. Les propriétés mécaniques seraient affectées a partir des niveaux de gris
des images du scanner du patient. Les niveaux de gris des images permettent de calculer
la densité de I'os. Une corrélation de la densité osseuse avec le module d’Young permet
de connaitre, pour chaque élément, le module élastique qui lui est attribué. En affectant
a chaque élément son module d’Young des modeles personnalisés, avec une variation
progressive des propriétés mécaniques, et non deux matériaux distincts seront obtenus.
Les données et les mesures de I'imagerie médicale permettent de prendre en compte

I'inhomogénéité de la structure osseuse.
I1.4.1 La densité osseuse et le niveau de gris

La tomodensitométrie (CT) est régulierement utilisée en biomécanique, car elle
fournit une méthode non invasive pour récupérer la géométrie des os et pour estimer

les propriétés locales des matériaux et leurs densités (Brett et Brown, 2015). La
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tomographie par RX est un outil peut fournir la mesure des coefficients d’absorption des
matériaux. L'atténuation du rayonnement dans un matériau dépend de la densité et de la
composition chimique du matériau (Rutherford et al, 1976). En outre, les propriétés
meécaniques (rigidité et résistance élastiques) des os dépendent fortement de leur
densité (Keller, 1994). Donc, les propriétés mécaniques dépendent de la relation entre

les valeurs de I'atténuation et la densité osseuse.

Chaque image ou chaque coupe CT représente un plan spécifique dans le corps du
patient. Les données qui forment la coupe de CT sont sectionnées en milliers d’éléments
de pixels, créent 'image a deux dimensions (en prenant en considération I'épaisseur on
aura les voxels). La grille obtenue est une matrice formée a partir des lignes et des
colonnes de pixels, leur nombre total est le produit du nombre de lignes et du nombre de
colonnes, (exemple 512 x 512= 262144). Les structures, en pixel d'une image CT, sont
représentées par différentes nuances de gris. La création de ces nuances de gris repose
sur les principes fondamentaux du rayonnement. Un faisceau de rayons X se compose de
faisceaux d’énergie appelés photons traversent une structure donnée. Les photons se
dispersent et peuvent étre absorbés en quantités variables, en fonction de la force
(énergie photonique moyenne) du faisceau de rayons X et des caractéristiques de la
structure. La mesure de la réduction du faisceau est le phénomeéne d’atténuation. La
quantité de rayons X qui est dispersée ou absorbée par unité d’épaisseur est exprimée
par le coefficient d’atténuation linéaire (u). Les différences dans les coefficients
d’atténuation linéaire sont responsables du contraste de I'image par rayons X. En CT

scan, 'image refléte directement la répartition des coefficients d’atténuation linéaire.

La valeur de pixel dans une image CT donne une mesure de la quantité de
rayonnement atténuée dans le matériau a I'’emplacement du pixel. Les valeurs de pixel
sont données par des unités Hounsfield (HU) sous forme d’échelle sans dimension ce qui
signifie qu’elles sont normalisées selon I'équation.

HU = 1000(@)

ﬂeau

Sur cette échelle, comme défini par 'équation en dessus, I'’eau a une valeur HU de
zéro. L’atténuation des rayons X dans l'air est pratiquement nulle, ce qui donne une

valeur HU de -1000. Les objets, avec une atténuation du faisceau inférieure a celle de
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I'eau, ont un nombre négatif associé. A l'inverse, les substances avec une atténuation

supérieure a celle de ’eau ont une valeur d’Hounsfield proportionnellement positive.

L’atténuation des rayons X dépend non seulement de la densité électronique mais
aussi de la composition atomique du matériau. En outre, le numéro de CT dépend
également du spectre d’énergie photonique, de la sensibilité du détecteur et
éventuellement d’algorithmes de reconstruction (Brooks et Chiro, 1976; Cann, 1988).
Dans les matériaux ayant une composition chimique pres de l'eau, les valeurs HU
resteront largement inchangées par les variations du spectre des rayons X. Cependant,
dans I'os, les photons seront atténués différemment en raison de leur teneur en calcium.
Dongc, le nombre d’'Hounsfield de tissus varie en fonction de la densité du tissu, plus le
nombre est élevé, plus le tissu est dense. La détermination d’'une corrélation linéaire
entre 'HU et la densité s’appelle le calibrage de 'ensemble des données CT. Nombreuses
études (Goodsitt, 1992; Kalender et al., 1995; Kaneko et al., 2004, 2003) ont utilisé des
fantomes de calibrage pour lier les valeurs d’atténuation des pixels des CT scans a une
unité de mesure standardisée. Ces fantdmes sont composés de différents matériaux avec
un contenu minéral connu. A partir des valeurs d’échelle de gris dans les images des
différents matériaux fantomes, une relation entre le contenu minéral et les valeurs
d’atténuation serait établie. L’atténuation du rayonnement dans différents matériaux a
été décrite dans les études de la radiothérapie et le calcul de la dose de rayonnement
(Rutherford et al,, 1976; Schneider et al., 1996, 2000). En outre, la valeur d'Hounsfield a
éte utilisée directement pour déterminer les altérations de la qualité osseuse dans
certaines études (Budoff et al., 2010). Pour les modeéles personnalisés d’éléments finis
les coefficients de calibration dérivés du fantome ont été directement utilisé (Bessho et
al, 2007; Reggiani et al.,, 2007; Taddei et al., 2006), tandis que la relation entre la valeur
HU et la densité osseuse a été analysé pour l'estimation des propriétés mécaniques

(Schileo et al., 2008a; Trabelsi et al., 2009)

Les relations et les équations entre I'absorption RX et la densité osseuse sont diverses
selon les études et leurs méthodes de corrélation. Bien que, 'équation de corrélation soit
linéaire le coefficient et le lien direct et indirect font la diversité. Certains chercheurs
(Cong et al, 2011) ont déterminé une relation linéaire entre la densité dérivée de la
tomographie en unités d’Hounsfield au moyen d’une équation de calibrage et la densité

apparente. Par contre, d’autres auteurs (Rho et al, 1995) ont fait le lien direct entre la

68



Chapitre II : Modélisation et analyse par éléments finis

densité dérivée du CT scan et les propriétés mécaniques. Cette diversité des relations et
la variation dans les relations mathématiques utilisant des données d’'images médicales

comme prédicteurs de la qualité osseuse affectent les propriétés mécaniques.

L’analyse des corrélations entre les densités osseuses et la valeur d’'Hounsfield est
généralement élevée. Sur le fémur proximal ou distal, la corrélation entre la densité
apparente et les valeurs d’'Hounsfield indique des coefficients de détermination r? de
0.77 a 0.84 (Ciarelli et al,, 1991b; Rho et al,, 1995). De méme, des résultats sur le tibia
proximal ont indiqué des coefficients de déterminations r? de 0.80. En outre, la linéarité
entre la densité tomographique et la densité apparente a été montré (Keyak et al., 1994;
Schileo et al., 2008b). Les résultats de Lotz et al (Lotz et al, 1990) ont montré un
coefficient de détermination de 0.72. Par contre, une corrélation linéaire modérée entre
la densité apparente et la densité tomographique a été révélé, ou un coefficient de
corrélation de 0.60 a été indiqué par Esses et al (Esses et al.,, 2009). Bien que, des études
aient montré la relation entre les valeurs de gris et la densité apparente osseuse,
d’autres études ont évalué tout type de densité habituellement trouvée dans un segment
osseux long. La densité de cendre varie linéairement avec la densité apparente et
également elle est fortement corrélée aux valeurs d'unité Hounsfield. Les résultats
obtenus sur des échantillons du tibia proximal, des échantillons du fémur proximal et
des échantillons fémur distal indiquent des coefficients de déterminations de 0.937 a
0.986, qui montrent la forte corrélation entre la densité de cendre et la densité
tomographique (Kaneko et al, 2004; Keyak et al, 1994; Schileo et al, 2008b). Par
ailleurs, les résultats de Juan F Vivanco et al (Vivanco et al, 2014) ont montré une
corrélation modérée avec un coefficient de corrélation de 0.545 entre les deux densités,
tomographique et de cendre. Une relation linéaire entre la densité apparente et la
densité de cendre a été également significative et un coefficient de déterminations de
0.984 a été indiqué par Keyak et al (Keyak et al., 1994). Les résultats de Schellio et al sur
des échantillons larges de fémurs soutiennent cette corrélation avec un coefficient de
détermination de 0.843 mais le résultat sur des petits échantillons montrent une
corrélation modérée (r? = 5.72) (Schileo et al., 2008a). Concernant la densité apparente
seche et la densité de cendre ont une corrélation tres élevée (r?2=0.922 a 0.993) (Kaneko
et al, 2004; Vivanco et al., 2014). Par contre, une corrélation modérée a été remarquée
entre la densité seche et la densité tomographique (r? = 0.562) (Vivanco et al,, 2014).

Hvid et al (Hvid et al,, 1989) ont montré des relations linéaires et de puissance tres
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significative. Sous une charge de compression, des éprouvettes de tibia proximal ont
indiqué une tres forte corrélation entre la densité tomographique et la densité

apparente (r = 94) ainsi la densité de cendre (r = 95).
I1.4.2 La densité osseuse et les propriétés mécaniques

Cliniquement, les évaluations des propriétés mécaniques osseuses sont essentielles
pour I'évaluation de I’état de la structure osseuse du patient. Ces évaluations concernent
les fractures et leur réparation, 'ostéoporose et d’autres pathologies squelettiques.
Alors, pour mesurer les constants élastiques osseux in vivo, les techniques non invasives
sont souvent utilisées. Ces techniques quantifient la densité et la structure osseuse a
partir de techniques d’imagerie telles que la tomographie CT scan (Paragraphe I1.2.1).
Par conséquent, de trouver des relations valables entre le comportement osseux et les
parametres mesurés a partir d'imagerie médicale, cela permettrait de déterminer de
facon indirecte les constantes caractéristiques osseuses. De telles relations pourraient
également permettre de mieux comprendre l'effet des caractéristiques architecturales
de la structure osseuse sur les propriétés mécaniques de I'os. Les mesures non invasives
ne sont significatives que parce qu’elles peuvent étre corrélées aux valeurs mécaniques
a partir de mesures invasives directes. Une bonne quantité de données existent tente de
relier les propriétés mécaniques (module d’Young, résistance a la compression et
résistance a la traction) des os spongieux ou corticaux a la densité apparente (Hvid et al,,

1985; Keller, 1994).

Cette approche de caractérisation des propriétés osseuses, a partir des techniques
non invasives in vivo, a été effectuée et évaluée par nombreuses recherches. La nécessité
de prévoir le risque de fracture ostéoporotique, par exemple, a conduit une grande
partie de la recherche sur la détermination des propriétés mécaniques osseuses et le

role de la densité osseuse comme facteur relatif.
1.4 2.1L’0s spongieux

Des relations linéaires et de puissance ont été utilisées pour relier les propriétés
meécaniques a la densité osseuse de I'os spongieux. Généralement les modeles de loi de
puissance offrent des meilleures descriptions des données, en particulier, lorsqu'une

large gamme de densité est étudiée. IIs sont attendus d’un point de vue théorique pour
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fournir une meilleure description du comportement caractéristique d'un matériau
trabéculaire. Les modeles de puissance non seulement sont plus appropriés, mais

donnent une meilleure compréhension des données (Currey, 1986; Hvid et al.,, 1989).

Des relations de puissances entre la densité apparente et la résistance a la
compression et le module d’Young ont été utilisée par Carter et Hayes (Carter et Hayes,
1977, 1976) sur des essais du plateau tibial humain et de fémur bovin. D’autres
recherches ont abouti a des relations quadratiques pour le module d’Young et la
résistance (Brear et al,, 1988; Hodgskinso and Curre, 1990). Une étude plus approfondie
a été mené par Rice et al (Rice et al,, 1988). Les chercheurs ont effectué une analyse
statistique en tenant compte de plusieurs facteurs tel le type d’essai, traction et
compression, la direction longitudinale, antérieure-postérieure et médiale-latérale, et
méme le facteur d’especes, humain et bovin. Les résultats ont montré que le module
d’Young et la résistance sont proportionnels aux carré de la densité apparente et sont
proportionnels I'un a I'autre. Et les propriétés mécaniques de 1'os compact ne peuvent
pas étre extrapolées des propriétés mécaniques de I'os spongieux. Par ailleurs Morgan et
al,(Morgan et al,, 2003) ont montré qu’il n’existe pas de relation de module-densité
universelle pour le chargement axial. Dans cette méme étude, les résultats obtenus ont
indiqué que la relation entre la densité et les modules d’élasticité dépend du site

anatomique pour l'os trabéculaire humain.

Un avantage de I'imagerie médicale, que la densité osseuse ou le contenu minéral
peut étre mesuré in vivo. Des recherches ont apporté des relations linéaires entre la
densité osseuse tomographique et les propriétés mécaniques. Behrens et al (Behrens et
al, 1974) ont rapporté une relation statistiquement significative entre le coefficient
d’absorption linéaire du photon et la résistance a la compression de I'os spongieux. En
outre, Hvid et al (Hvid et al, 1985) ont montré la linéarité entre la densité et les
propriétés mécaniques. Quand, a Currey (Currey, 1986) favorise un modele de loi de
puissance qu'un modele linéaire. Egalement, une corrélation positive entre la densité
minérale osseuse et les propriétés mécaniques a été éprouvé par Auga et al (Augat et al,
1998). Bien que, les corrélations de la densité minérale avec des propriétés mécaniques
puissent étre adéquates pour une direction particuliere de chargement, mais médiocres
pour d’autres. Pour 'os spongieux la mesure de la densité minérale osseuse permettrait

de prédire les propriétés mécaniques dans la direction de chargement principale du
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réseau trabéculaire. La corrélation ne dépend pas seulement de la direction de
chargement mais elle dépend aussi de site anatomique. La corrélation de la densité
minérale osseuse DMO avec une résistance maximale était plus forte au fémur distal,
mais moins bonne au fémur proximal. Autre facteur influence la corrélation, entre les
propriétés mécaniques et la densité osseuse, est I'affection osseuse. Brown et al (Brown
et al,, 2002) ont montré que la corrélation entre le module d’'Young en compression et la
densité osseuse est plus faible dans les parties ostéo-arthrites (r? = 0.66) en

comparaison avec les normaux (r?= 0.86).

Tableau II-1. Le module d’Young de I'os spongieux en fonction de la densité osseuse.

Type d’os Type Densito Densité E(GPa) r2 Références
d’essai métrique Wcm3)
Fémur E (Rho etal,, 1995)
proximal =—0.331 + (4.56)103p,,
fracture Dash 0.01-1.4 E = 25.000¢ ~540e~*%Pash 0.69 (Congetal, 2011)
Téte compression Papp 0.14-1.4 E=0.573p4p, — 0.0094 0.59 (Liand Aspden, 1997)
fémorale
Col fémoral compression Papp 0.26-0.75 E = 6.850p5y, 0.85 (Morgan et al.,, 2003)
Grand compression Papp 0.14-0.28 E =15.010p%% 0.82 (Morgan etal,, 2003)
trochanter
Diaphyse flexion 4 Papp 0.5-2.0 E = 6.40p55, 0.792  (Keller et al,, 1990)
fémorale points
Fémur distal  compression Dash 0.102-0.33 E =10.88p55 0.775  (Kaneko etal., 2004)
Fémur compression Papp 0.18-0.9 E =1310p% 0.91 (Lotz et al., 1990)
optimisation Per 0.01-2.0 E = 12.486p37° / (Eberle et al., 2013)
Plateau tibial  compression Papp 0.07-2.0 E—=3.798%p%,, / (Carter et Hayes, 1977)
et fémur
Tibia compression Papp 0.273 E = 4778pgp, r=0.89 (Linde etal, 1992)
proximal
compression Dash 0.06-0.27 E = 33.9p%20 r=0.96 (Keyaketal, 1994)
compression Papp 0.09-0.41 E =15.520p%57 0.84 (Morgan etal,, 2003)

Généralement, des corrélations élevées ont été obtenues entre la densité minérale
osseuse évaluée par le scanner CT-scan et les parametres mécaniques de 1'os spongieux
(Augat et al,, 1998; Brown et al., 2002). Avec des essais sur des éprouvettes du fémur,
Ciarelli et al (Ciarelli et al, 1991b) ont montré une forte corrélation de la densité
tomographique et les trois modules orthogonaux (r? = 0.34-0.80). Lotz et al (Lotz et al,
1990) ont évalué les corrélations entre les mesures de densité et les parametres
meécaniques. L'analyse des résultats a montré une relation significative et un coefficient
de détermination de r? = 0.90 a été observée. Lorsque la densité CT a été utilisée pour
prédire la résistance en compression une corrélation élevée a été remarquée et les

résultats ont indiqué un coefficient de détermination de r? = 0.89. Alors, Cody et al (Cody
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et al, 1999) ont montré des corrélations significatives entre la densité tomographique et
les modules d’Young mais un peu faible (0.16 < r? <0.32). Par contre, des coefficients de
détermination de (0.49 < r? < 0.68) un peu plus élevés marquant la corrélation entre la
densité tomographique et les contraintes ultimes maximales. Les résultats obtenus par
Hvid et al, Bensten et al sur le plateau tibial révelent une forte corrélation entre la
densité tomographique et les propriétés mécaniques (Bentzen et al, 1987; Hvid et al,,
1989). D’autres études ont confirmé la corrélation entre les modules élastiques et la
densité osseuse. Des relations de puissance significatives (r?> 0.80 ) ont été montrées

(Kaneko et al., 2004; Morgan et al., 2003).

I1.4 2.2 L’0s cortical

Pour l'os cortical, la corrélation, entre la densité apparente osseuse et ses propriétés
mécaniques, a été montrée (Yeni et al, 1998). Le contenu minéral est également corrélé
positivement avec la résistance et la rigidité des différents os (Hodgskinso and Curre,
1990; Jurist and Foltz, 1977). Les études ayant proposé des relations entre les
propriétés mécaniques de 'os cortical et la densité obtenue par CT-scan sont peu par
rapport aux études concernant I'os trabéculaire. D’apres Rho et al (Rho et al, 1995) un
faible coefficient de détermination (r? < 0.2), de la densité tomographique pour l'os
cortical, est obtenu indiquant des relations non significatives. Des faibles corrélations
ont été remarquées entre les modules et la densité tomographique. D’autre part, aucune
relation significative n’a été trouvée par Kaneko et al (Kaneko et al, 2003). Pour le
chargement en traction ou en compression des échantillons de cortical de fémur, le
module d’Young n’est pas corrélé avec la densité tomographique. Bien que, la méme
étude ait indiqué une forte corrélation obtenue pour la contrainte maximale en
compression (r = 0.95) (Kaneko et al., 2003). En outre, Cuppone et al (M. Cuppone et al,
2004), n'ont pas obtenu de corrélation significative entre le module et la densité, un
coefficient tres faible a été indiqué (r? < 0.12). Snyder et al (Snyder and Schneider,
1991), sur des éprouvettes tibiales, testées en flexion, ont obtenu des corrélations
modérées entre la densité tomographique et le module d’Young (r = 0.55), ainsi un
coefficient de corrélation de r = 0.50 pour la résistance. Par ailleurs, Wachter et al
(Wachter et al, 2001) ont comparé la densité minérale mesurée par tomographie avec
les modules élastiques et la résistance obtenus par des essais de compression de cortical

fémoral. Les résultats ont indiqué des fortes corrélations entre la densité et les
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propriétés mécaniques transverses, r? = 0.67 pour le module d’Young et r? = 0.72 pour la
contrainte maximale. Sur un grand nombre des éprouvettes d’os cortical fémoral soumis
a des charges en compression et en traction, Duchemin et al (Duchemin et al,, 2008) ont
trouvé une relation linéaire entre la densité mesurée par tomographie et les propriétés
meécaniques. Le module élastique longitudinal ainsi que la résistance maximale ont un

coefficient de corrélation entre 0.43 <r? <0.72 pour la tension et la compression.

Tableau II-2. Le module d’Young de I'os cortical en fonction de la densité osseuse.

Type d’os Type Densi Densité E (GPa) r2 Référence

d’essai meétri (g/cm3)

que

Fémur compressi Papp  0.092-1.22 E = 10.5p22 0.849 (Keller, 1994)

on

ultrason Papp E 0.77 (Rho etal, 1995)

=-0.331+ (4.56)10’3papp

optimisati Per 0.01-2.0 E = 12.486p3;¢ / (Eberle et al., 2013)

on
Fémur Jusqu'au la Dash 0-1.4 E = 8.050p}3¢ 0.50 (Congetal, 2011)
proximal fracture

Jusqu'au la Dash 0.01-1.4 E = 25.000¢ ~540e~**%Pash 0.69 (Congetal, 2011)

fracture
Métaphyse Flexion 3 Papp 1.20-1.85 E =13.43 + 14.261pg,, 0.67 (Lotz etal.,, 1991)
fémoral points
Diaphyse Flexion 4 Papp 0.5-2.0 E = 6.40p55, 0.792 (Keller et al., 1990)
fémorale points
Plateau tibial et  compressi Papp 0.07-2.0 E—=3.798"%p%,, / (Carter and Hayes, 1977)
fémur bovin on
Tibia ultrason Papp E =3.842 + 0.013p,,, 0,53 (Rho etal, 1995)
Diaphyse Flexion 3 Papp 1.748- E =3.891p%3 r=0.75 (Snyder et Schneider, 1991)
tibiale points 1.952

La variation des propriétés mécaniques avec la densité minérale osseuse a été I'objet
de différentes études. Des lois linéaires et de puissance ont été adoptées par plusieurs
chercheures. En revanche, la force de corrélation entre ces parametres a été liée aux
degrés de minéralisation. Des études ont montrés que des relations assez significative et
des corrélations forte pour les densités faibles, pour I'os spongieux. Bien que pour I'os
cortical avec des densités élevée la corrélation est modérés ou non significative. Cong et
al (Cong et al,, 2011) ont établis deux relations entre la densité osseuse et le module
élastique, une de puissance et la deuxiéme sigmoide avec des coefficients de
détermination de 0.50 et 0.69 respectivement. Ces relations ont été utilisées pour 'os
cortical comme pour I'os spongieux. En revanche, Eberle et al (Eberle et al, 2013) ont
proposé et ont montré la personnalisation de la relation module élastique-densité
osseuse. La méme relation a été utilisée pour affecter la constante élastique pour les

deux types d’os.
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En outre, d’autres études, plus que la corrélation entre la densité et le module
élastique longitudinal, ont établi des corrélations entre les modules élastiques
d’anisotropie. D’apres Rho et al (Rho et al., 1995), pour le fémur, des relations linéaires
ont lié le module élastique longitudinal avec les modules radial et circonférentiel. Les
coefficients de détermination ont été de r? = 0.44 et de r? = 0.24 respectivement. Par

contre, pour le tibia, non significative corrélation a été remarquée (r2 < 20).

I1.5 MODELISATIONS NUMERIQUES DU FEMUR ET DU TIBIA : REVUE

Nombreuses études biomécaniques du membre inférieur ont adopté la modélisation
numérique en parallele avec 'expérimentation. Si I’expérimental est un outil accessible
et acceptable in vitro, le recours a la méthode numérique apparaitra comme un
alternatif in vivo. Les méthodes des éléments finis ont été utilisées pour déterminer les
modes de réparation des fractures des segments du membre inférieur, le tibia et le
fémur, pour évaluer la stabilisation de ces réparations et la consolidation des fractures
ainsi pour estimer les effets des pathologies et les déformations sur ces segments. La
méthode des éléments finis a été introduite en orthopédie en 1972 par Breklemans et al
et Ribicky et al en deux dimensions puis en trois dimensions pour l’analyse des
contraintes et des déformations d’os chargés. Et progressivement, l'utilisation de cette
méthode a évolué pour étre une pratique d’étude des fractures et d’évaluation des
meéthodes de fixation suivis du remplacement des articulations par un emplacement des

protheéses (Huiskes et Chao, 1983).
I1.5.1 Le tibia in vitro vers in vivo

L’'un des premiers modeles rapportés sur le tibia était des modeles axisymétriques
développés par Hayes et al (1978). Le modele a été défini par trois régions principales, a
savoir le cartilage articulaire, 'os compact et I'os trabéculaire (Hayes et al., 1978). Dans
cette étude les chercheurs ont évalué la distribution des contraintes du plateau tibial et
ont discuté le mécanisme de la fracture du plateau tibial. Leurs hypotheses suggerent
que le mécanisme des fractures du plateau tibial et la morphologie des fractures sont
régis par les relations contraintes-résistances pour l'os trabéculaire subchondral plutot
que par le modeéle d’application de charge au genou. Le site d’initiation pour les fractures
par compression est lié a la région de contrainte de compression maximale et de méme,

le site d’initiation pour les fractures déplacement est lié aux régions de contraintes
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maximales de cisaillement. Concernant la réparation chirurgicale, plusieurs études
(Fragomen et Rozbruch, 2007; Hungria et Mercadante, 2013) ont tenté de développer ou
d’utiliser différentes techniques pour mesurer la stabilité mécanique des fractures, les
effets des méthodes de réparation sur la consolidation, la guérison des os chez les
patients, I'influence de la conception de I'implant, le principe de fixation, la structure de
surface et de la technique de fixation sur la stabilité des implants tibiaux in vitro et in
vivo. La réparation et le traitement des fractures de 1'os long dépendent du type de
fracture, sa gravité et son endroit. Différents types de fixation externe ou interne utilisés
comme un traitement chirurgical ont été étudié cliniquement in vivo (Fragomen et
Rozbruch, 2007; Hungria et Mercadante, 2013; Moss et Tejwani, 2007). La fixation
interne est 'une des techniques utilisées pour réduire les fractures intra-articulaires, les
stabiliser avec des surfaces articulaires lisses et congruentes. L’utilisation de fixateurs
internes verrouillés permet un contact minimal entre I'implant et I'os. Comme la fixation
interne avec une plaque permet une stabilité absolue pour éviter le micromouvement
qui pourrait entrainer un desserrage de I'implant et un retard dans la guérison (Perren,
2002). Pour évaluer la stabilité des plateaux tibiaux, les diaphyses ou méme les tibias
distaux, des approches in vitro, in silico et in vivo ont été utilisées. Des essais
expérimentaux in vitro ont été réalisé, modélisant des types de fractures, pour évaluer la
faisabilité et les limites d’utiliser un type de fixation et de réparation, d’estimer les
conséquences biomécaniques de I'ensemble os-implant ainsi de prédire I'intérét de la
technique. Ces expériences ont été souvent réalisées sur des modeles synthétiques (Ali
et al, 2003; Lasanianos et al,, 2013; Zhang et al., 2012). Zhi-Min Zeng et al (Zeng et al,,
2011), sur des modeles de tibia synthétiques, ont comparé la résistance biomécanique
de quatre méthodes différentes de fixation pour une fracture déplacement du plateau
tibial. Une autre étude biomécanique par H. Cift a utilisé des tibias synthétiques pour
comparer l'efficacité de la fixation de la plaque-vis dans un modele expérimental d’'une
fracture Schatzker d type 4 (Cift et al,, 2010). D’autres chercheurs ont opté pour des
segments cadavériques. Pour l’évaluation des propriétés biomécaniques de quatre
meéthodes de fixation et de réparation de la fracture proximale du tibia, Wei Feng et al
ont utilisé 22 tibias de cadavre (Feng et al., 2012). Bien que nombreuses études (Aizat et
al, 2013; Edwards, 1965; Kim et al, 2011) biomécaniques des fractures du tibia ont
effectué expérimentalement. Des études s’appuient sur des modeles numériques des

fractures des membres inférieurs ont pris leurs parts. Pour analyser les contraintes sur
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une plaque de fixation, un modele cylindrique simplifié d’'une diaphyse a été utilisé par
Edward et al (Edwards, 1965). Kim et al. (Kim et al, 2011) ont étudié l'efficacité de
cicatrisation par des plaques osseuses composites appliquées sur un tibia avec des
fractures obliques diaphysaires. Le modele EF a une géométrie simplifiée de la diaphyse.
L’os cortical a été simplifié en tant que cylindre, et 'os trabéculaire a été modélisé
comme une tige circulaire dans le cylindre osseux cortical. Les propriétés dépendant du
temps du tissu vivant (cal osseux) ont été estimées a I'aide de taux de guérison qui ont
été mis a jour a chaque période de guérison. Pour une étude comparative entre la
stabilité fournie par deux implants (plaque antérolatérale et une plaque médiale distale)
dans le traitement des fractures distales complexes du tibia, un modele 3D de six
fragments représentent la fracture du tibia distal a été reconstruit a partir des données
tomographiques d’un tibia humain normal. Les propriétés de I'os cortical et spongieux
ont considéré homogenes isotropes (Aizat et al., 2013). Aussi, pour une fracture distale
complexe du tibia avec huit fragments, un modele plus compliqué a été développé, le
pied, le péroné et le tibia ont été modélisés, les propriétés mécaniques de 'os ont été

considérées homogenes isotropes linéairement élastiques (Ramlee et al., 2014).
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Figure II-9. Exemples de modéles de tibia ostéotomisé. Cartographie des contraintes des
composants des modéles. (a) (Golovakha et al., 2014), (b) (Raja Izaham et al., 2012).

Une analyse expérimentale in vitro associée a une étude par éléments finis FE a été
effectuée pour estimer le mouvement inter-fragmentaire d’un tibia traité avec un clou
intra-médullaire. Zeng et al (Zeng et al, 2011) ont étudié si le mouvement inter-
fragmentaire pouvait étre abaissé par des modifications de la conception de 'implant.
Les rigidités de flexion calculées étaient en accord avec les valeurs moyennes des

résultats in vitro avec un écart maximal de 7%. Les rigidités simulées sous compression

77



Chapitre II : Modélisation et analyse par éléments finis

et sous tension axiale et torsion étaient plus élevées que les valeurs in vitro (Zeng et al,,
2011). Aussi, pour comprendre le mécanisme de partage de charge entre I'implant et |'os
dans un tibia fracturé sous un chargement physiologique, un modeéle tridimensionnel
d’'un tibia humain a été développé pour évaluer les limites biomécaniques de clou
intempestif dans le traitement des fractures tibiales (Duda et al,, 2001). Un autre modele
tridimensionnel du tibia a été reconstruit a partir de tomographie (CT scan) pour
éclaircir l'effet de la taille de la fracture malléolaire postérieure sur les méthodes de
fixation appropriées pour ce type de fracture. Le tibia est modélisé avec un seul
matériau homogene isotrope linéairement élastique (Anwar et al, 2017). En outre, pour
la stabilisation du tibia ostéotomisé sous des charges physiologiques, plusieurs études
biomécaniques par éléments finis ont été effectuées afin d’avoir des informations
géomeétriques, biomécaniques et chirurgicales concernant les méthodes de fixation et le
coin d’ouverture pour évaluer les systemes de plaques pour l'ostéotomie tibiale. Les
modeles tridimensionnels développés ont été différents d’'une étude a une autre. Un
modele simplifié de sections horizontales elliptiques a été développé par Maxim L
Golovakh et al (Golovakha et al, 2014). Le modele était hétérogene isotrope, l'os
spongieux a été modélisé par trois modules de Yong différents. Raja Mohd Aizat et al
(Raja Izaham et al, 2012) ont reconstruit le modele tridimensionnel (3D) du tibia
humain et de la fibula a partir de I'image tomographique (CT), mais ont pris en
considération que I'os spongieux autant qu'un matériau homogene isotrope. Par contre,
Pei-Wei Weng et al ont modelé 'os cortical et I'os spongieux séparément (Weng et al,,
2017). Un modele plus compliqué a été développé par Yves Pauchard et al (Pauchard et
al., 2015), ils ont modélisé I'articulation de genou (tibia proximal, fémur distal, cartilage,
ligaments et ménisques). L'hétérogénéité de l'os est prise en considération et les
coefficients élastiques ont été estimés par les mesures tomographiques (les valeurs de
gris). Pour la stabilisation du plateau tibial d’'une fracture déplacement type 1 selon la
classification Schatzker, une étude comparative entre deux modeles EF de I'ensemble
fémur-tibia humain et implants a été effectuée. L’os est considéré homogene isotrope

(Carreraetal., 2016).
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Figure II-10. Stabilisation du plateau tibial. Deux modeles comparatifs (Carrera et al.,
2016)

En outre, des modeles ont été associés a des études cliniques. Trois cas cliniques, ou
la fixation de la plaque de verrouillage a été utilisée dans les fractures des os longs, trois
ont été sélectionnés. Le modele géométrique est généré a partir de radiographies. L’os
trabéculaire ou l'os cortical ont été supposés avoir des propriétés linéaires et isotropes
dans ces modeles et leurs valeurs ont été adoptées a partir de la littérature (Nassiri et
al, 2012). Pour évaluer a la fois le résultat de 'utilisation d'une plaque de verrouillage
comme un fixateur externe définitif pour le traitement des fractures tibiales ouvertes et
la performance biomécanique des plaques verrouillées métaphysaires externes et
internes dans le traitement des fractures tibiales proximales, les chercheurs ont associé
'analyse par les éléments finis a 'étude cliniques. Un modele EF du tibia proximal a été
reconstruit a partir des images tomographiques avec une simple fracture métaphysaire.
L’os cortical et I'os spongieux ont été supposés avoir des propriétés linéaires et

isotropes et leurs valeurs ont été adoptées a partir de la littérature (Ma et al., 2013).

I1.5.2 Le fémur in vitro vers in vivo

La plupart des travaux, a la fois expérimentaux et théoriques ou numériques
(techniques des éléments finis), associés aux os longs du corps humain en particulier le
membre inférieur, ont été réalisés sur le fémur. Initialement, un modele 2D de la téte
fémorale a été développé par Brown et Ferguson 1978. Ainsi, des comparaisons ont été
faites par Rohlmann et al entre les résultats de I’analyse théoriques sur un modele 3D du

fémur et des résultats expérimentaux (Huiskes et Chao, 1983). Actuellement, il existe de
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nombreuses études dans la littérature décrivant la mise en place des modeles plus en
plus réalistes. Des études reproduisaient 'emplacement d’'une prothese a I'intérieur de
la géométrie d’'un fémur. Des modeles tridimensionnels ont été effectués pour examiner
'effet de 'épaisseur du ciment sur la répartition de la charge dans le fémur proximal
(Radcliffe and Taylor, 2007a). Ainsi I'effet de 'angle d’orientation d’implant en varus ou
valgus (Radcliffe and Taylor, 2007b). D’autres études (Bergmann et al., 1993) ont été
réalisées par les conditions de chargement musculo-squelettiques pendant la marche et
la montée des escaliers, ils fournissaient des informations utiles pour les essais
précliniques pour les remplacements des prothéses de la hanche ou de genou. Un
modele éléments finis a été utilisé pour déterminer les contraintes et les déformations
du fémur ou toutes les forces de contact musculaire et articulaire ont été calculées pour
quatre phases d’'un cycle de marche. Afin de simuler de maniere appropriée les
conditions de chargement pour le fémur proximal avec une pertinence physiologique
maximale (Duda et al, 1998). Les études par éléments finis sur le fémur humain ont
également aidé les scientifiques a éliminer le besoin de spécimens cadavériques et leur
influence sur les variations des sujets personnalisés. Et pour arriver a des modeles
numériques plus reéalistes et plus précis, nombreuses études ont essayé d’éclaircir
I'influence de propriétés mécaniques affectées aux modeles personnalisés. Par exemple,
une étude comparative entre I'analyse par éléments finis et I'analyse expérimentale du
fémur de cadavres et des fémurs synthétique a montré que les modeles d’éléments finis
peuvent fournir une bonne estimation des limites supérieures et inférieures pour la
rigidité axiale et de torsion des fémurs humains car il a été efficace pour reproduire les
propriétés d’'un fémur (Papini et al.,, 2007). Des modeles éléments finis personnalisés de
fémurs humains a, basés sur la tomographie quantitative (QCT) avec des propriétés
orthotropes et isotropes inhomogenes, sont analysés. Les résultats de déformations et
de déplacements obtenus numériquement et expérimentalement ont montré une tres
bonne corrélation (Trabelsi et al,, 2009). Dans le but d’évaluer l'influence du choix
approprié de la relation densité-élasticité sur la précision prédictions de contraintes
dans le cadre d’'une stratégie de génération des modeles personnalisés a un sujet. Des
essais expérimentaux sur huit fémurs de cadavre ont été réalisé, associés a des modeles
numériques utilisant différentes relations densité-élasticité. Les résultats ont montré
une tres bonne précision dans la prévision obtenue par des modeles d’éléments finis

personnalisés générés a partir de données CT et que 'adoption d'une seule relation
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densité-élasticité sur tout le modeéle est suffisante pour obtenir une grande précision. En
outre, deux modeles de fémurs proximaux ont été comparés aux résultats
expérimentaux de la résistance fémorale obtenus pour deux configurations de
chargements différentes, I'appui monopodal et de chute jusqu’a la rupture. Les modeles
sont construits a partir des mesures de QCT ainsi a des mesures HR-pQCT. Dans ces
modeles la non-homogénéisation et la non-linéarité ont été prises. Bien que les résultats
aient montré une bonne corrélation pour les forces maximales, I'amélioration utilisant
Hr-pQCt n’a été significative que pour la configuration d’appui monopodal (Luisier et al,,

2014).

Par ailleurs, des études expérimentales in vitro sur des fémurs ont permis d’examiner
si les modeles EF générés a partir de tomographie in situ fournissent des prédictions
comparables de la charge de fracture fémorale proximale (Keyak et Falkinstein, 2003).
Les résultats obtenus ont montré de légeres différences de géométrie et de densité entre
les deux modeles de 2 fémurs scannés in situ et les deux modeles des mémes fémurs
scannés in vitro. Ainsi, les efforts numériques a rupture relevés sur les deux modeles in
situ ont été plus élevés (de 5.2% et 13.3%) que ceux obtenus a partir des modeles in

vitro. En outre, plusieurs modeéles ont été développé afin d’estimer la force de fracture

du fémur proximal (Hambli et Allaoui, 2013; Marco et al., 2018).

(b)

Figure II-11. Modéles numériques développés pour prédire la force et le profil de
fracture. (a) (Hambli and Allaoui, 2013), (b) (Marco et al., 2018).

Des études plus spécifiques (Carriero et al, 2011) se sont intéressées a la
déformation fémorale proximale, telle que l'antéversion et la coxa valga. Chez les
patients atteints de paralysie cérébrale, un modele d’éléments finis a été développé par
Alessandra Carriero afin d’étudier I'effet de la marche sur la morphologie fémorale
(Carriero et al, 2011) et de calculer les variations des forces de contact des articulations

de la hanche avec différents modeles de marche (Carriero et al, 2014). Concernant
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I'alignement du membre inférieur, des configurations du valgus et du varus du genou
ont été développé par Vincenzo Filardi (Filardi, 2015). Les modéeles des éléments finis
des membres inférieurs ont permis d’analyser la cartographie des contraintes sur
I'ensemble des segments osseux et évaluer l'effet du mal alignement du membre.
Cependant, le lien, entre le risque de fracture et I'alignement du membre inférieur, est

peu documenté et peu analysé.

I1.6 CONCLUSION

L’analyse par éléments finis (AEF) des systémes osseux a été développée afin
d’évaluer les niveaux de contrainte et de déformation dans différentes structures
anatomiques. De nombreuses méthodes ont été utilisées pour analyser le comportement
mécanique de l'os et sa fragilité aux fractures ainsi l'interaction entre les différents
dispositifs de réparations. Par ailleurs, et malgré le grand nombre d’études par éléments
finis portant sur la stabilisation des fractures du tibia et le risque de fracture des fémurs,
le plateau tibial fracturé réparé par la méthode mini invasive utilisant I'augmentation
avec du ballonnet et du ciment connaissent un manque. Aussi, 'effet du mal-alignement

du membre inférieur sur le comportement du fémur est peut analyser.

Cela peut nous conduire a I'objectif principal du travail de cette these qui vise a créer
des modeles 3D basés sur les images tomographiques pour simuler la réponse
biomécanique du plateau tibial réparé par une nouvelle méthode mini-invasive ainsi
I'analyse de I'effet du mal-alignement du membre inférieur sur le fémur. Les chapitres
suivants seront consacrés aux études de ces deux cas. Le premier cas est un premier
modele numérique d’'un cas clinique réel pour étude biomécanique de la stabilisation du
plateau tibial par plaques et vis utilisant I'ajout d'un ciment d’augmentation. Quant au
deuxiéme cas, une analyse biomécanique du fémur sous I'effet du mal-alignement, en

particulier le risque de fracture, sera effectuée.
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III.1 INTRODUCTION

Diverses études ont tenté de caractériser la guérison des fractures, qui est un
processus complexe. Cela peut étre résumé par le concept de diamant « diamond
concept » (Giannoudis et al,, 2007) basé sur les interactions des cellules ostéogenes, des
échafaudages ostéoconducteurs, des facteurs de croissance et de l’environnement
meécanique (Fig. 1II-1). Le quatrieme élément est obligatoire pour l'optimisation de la
réparation des fractures osseuses, et devrait également étre pris en considération et
recevoir la méme reconnaissance en matiere de signification. D’apres Giannoudis et al
(Giannoudis et al., 2007) la stabilité mécanique est un facteur crucial pour la guérison
osseuse, et est essentielle pour la formation d'un cal osseux qui comble le site de la
fracture, ce qui permet aux charges d’étre transmises a travers la ligne de fracture.

L’interaction avec l'environnement mécanique pour fractures du plateau tibial est le

sujet d’études dans ce chapitre.
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Figure III-1. Concept de Diamant. Les facteurs affectant la guérison de la fracture.

La fracture du plateau tibial provient habituellement de la compression axiale
(Lubowitz et al,, 2004). Le mécanisme de fracture implique I'impact du fémur sur le
plateau tibial. Il en résulte une scission et/ou une dépression. La fracture la plus
couramment rencontrée est la fracture Schatzker du type II. En raison de la récente
démocratisation des sports a haut risque et d’'une population vieillissante ayant des

facteurs de risque élevés, le défi de traiter cette fracture consiste a restaurer 'anatomie
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du plateau tibial et a assurer la stabilité articulaire. La stabilisation peut étre assurée par
des plaques et des vis, et la réduction est actuellement effectuée par des pilons d’os (Goff
etal, 2013) ou, plus récemment, a I'aide de ballonnets (Ahrens et al.,, 2012; Ollivier et al,,
2016). La réduction implique un défaut osseux, qui doit étre corrigé par le remplissage
du ciment osseux (PMMA-polyméthylméthacrylate ou phosphate de calcium). Des
méthodes mini invasives pour réduire la fracture du plateau tibial ont prouvé leur
efficacité clinique et chirurgicale en matiere de durée de la chirurgie et de la guérison
(Ollivier et al., 2016). La technique mini-invasive de ballonnet a été décrite par Brandon
Broome (Broome et Seligson, 2010) et cette application clinique a été utilisée sur des
spécimens anatomiques frais (Ahrens et al, 2012). Du point de vue clinique, chaque
fracture est différente et se caractérise par des parametres particuliers du patient:
volume de remplissage, position des vis, nature du remplissage, densité osseuse ... La
littérature clinique n’a pas encore été axée sur des techniques congues pour combler les
lacunes osseuses ou les vides de fracture. Dans I'étude de l'utilisation du ciment PMMA
pour ce type de fracture, I'analyse par éléments finis semble étre un outil intéressant et

puissant.

Les études de stabilisation de la fracture du plateau tibial ont été largement axées sur
'effet de la plaque verrouillée et des vis dans des fractures du plateau tibial a fracture en
séparation (Cross et al, 2013; Ehlinger et al,, 2015). La stabilité des fractures de la
dépression du tibia latéral dont la combinaison du substitut osseux et des vis
préventives a été étudiée par Doht et al. (Doht et al, 2012). Mayr et al. (Mayr et al,,
2015) ont montré la nécessité d'une fixation supplémentaire avec une plaque de
verrouillage et des vis avec augmentation par ballonnet dans le traitement de ces
fractures. Les études expérimentales ont généralement porté sur la réduction et les
mesures du déplacement des fragments ou de l'affaissement du plateau tibial. Les
parametres biomécaniques (comportement mécanique) et la répartition des contraintes

dans les fragments d’os, la plaque et les vis ont été moins étudiés.

Pour fournir des données et pour améliorer la connaissance du comportement
mécanique, la méthode des éléments finis (MEF) a été utilisée dans l'analyse des
fractures distales du tibia, avec des implants (Chen et al,, 2013; Dahmen et al., 2015) ou
déformation des plaques tibiales distales (Harith et al, 2016). Certains travaux ont

étudié la stabilisation postopératoire du plateau tibial; La fracture séparation du

85



Chapitre III : Modélisation et analyse du plateau tibial

plateau tibial latéral utilisant MEF a été étudiée par Carrera et al. (Carrera et al., 2016).
Dans la derniére étude, les auteurs ont décrit deux méthodes de stabilisation et ont
montré qu'une plaque de verrouillage vissée donne une stabilité mécanique plus élevée
que la fixation avec des vis canulées. Cependant, d’apres notre connaissance, aucune
étude numérique n’a été réalisée sur les effets mécaniques du ciment injecté, en

particulier I'utilisation du PMMA dans la stabilisation du plateau tibial.

L’objectif de cette étude, était principalement d’évaluer I'effet de 'augmentation du
ciment dans la stabilisation de la fracture du plateau tibial et de quantifier la variation
des contraintes pendant le processus clinique complet. En second, le role de l'os
trabéculaire dans la stabilisation et la fixation des vis était étudié dans le maintien du
poids apres stabilisation chirurgicale, compte tenu des propriétés osseuses équivalentes
a la DMO (Densité minérale osseuse) d'un sujet sain et un sujet ostéoporotique. La
pathogenése joue un rdle central dans le processus décisionnel du chirurgien
opérationnel. Pour bien éclairer ce point, 'estimation des risques de défaillance de
I'implant, les risques d’instabilité des fractures et la contrainte ont été étudié autour de
la zone fracturée conformément au concept de diamant et aux interactions avec

I'environnement mécanique (Augat et al.,, 1998; Giannoudis et al.,, 2007).

III.2 MATERIEL ET METHODES

Pour analyser la répartition des contraintes dans le plateau tibial stabilisé par
'ostéoplastie par ballonnet gonflable et pour déterminer l'influence du ciment injecté,
un modele EF personnalisé du plateau tibial a partir d’'un cas clinique a d’abord été
développé. Ensuite, différents modeles EF ont été utilisés pour créer plusieurs cas
d’études comparatives et pour caractériser le comportement mécanique du plateau
tibial avec et sans ciment dans différentes étapes: intactes, blessées, réparées et

pendant la guérison des fractures.
I11.2.1 Le cas clinique

Pour cette étude, un cas clinique a été analysé : le patient, une femme de 24 ans, a
présenté une fracture du plateau tibial avec une dépression- séparation latérale causée
par une chute d'un cheval. Cette fracture du type Il selon la classification de Schatzker a

été traitée avec une chirurgie mini-invasive. Un ballonnet a été utilisé pour
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I'augmentation des os et pour réduire la dépression. Ensuite, pour réparer le fragment et
stabiliser la fracture, une plaque (systéme tibia proximal NCB®, 5 trous, longueur 132
mm) a été fixée par des vis verrouillées par des bouchons de blocage (diametre de vis

corticale 4.5 mm).

(b)

Figure III-2. Coupes d’'images du plateau tibial de la patiente. (a) avant la stabilisation. (b)
apres la stabilisation.

Le ciment PMMA a été injecté dans la cavité fournie par le ballonnet. La fracture et la
dépression ont été mesurées sur la tomographie (CT). Les données CT et I'imagerie
meédicale 3D des genoux postopératoires ont été utilisées pour créer des données de
base pour une simulation des modeéles EF personnalisées. Pour étudier la contribution
de 'augmentation du ciment et les effets structurels de 'os cortical et trabéculaire dans
le changement des contraintes pres de linterface implant-os, les modeéles EF ont
représenté la portée complete du processus clinique, qui a été simulé dans les quatre
étapes de guérison présentées dans la Figure IlI-3 ainsi un modele de référence

représenté par un plateau tibial intact :

e L’étape 1 a représenté la réduction et I'ostéosynthese juste apres la chirurgie. Le
plateau tibial a été séparé en deux parties: le Plateau Tibial (PT) et le fragment
(Fr).

e L’étape 2 a représenté le plateau tibial avec une plaque et des vis apres un
processus complet de guérison correspondant a une union parfaite des deux

parties.
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e L’étape 3 est semblable a 'étape 2, mais se produit juste apres avoir retiré la
plaque et les vis, les trous de vis ont été présentés.

e L’étape 4 a représenté le plateau tibial aprés une guérison complete et une
reconsolidation osseuse, ou tous les trous et 'écart entre les fragments sont
consolidés.

e L’étape de référence correspond a un plateau tibial intact.

Pour les étapes 1 a 4, deux cas ont été considérés: avec ou sans remplissage de

ciment PMMA.
III.2.2 Morphologie de I'os fracturé et le modele de la plaque

Un modeéle tridimensionnel d'un plateau tibial humain avec la fracture dépression-
séparation traité par une plaque verrouillée, augmentation de I'os par ballonnet et
remplissage par ciment a été extrait de 'imagerie médicale. Pour créer des modeles 3D
du plateau tibial fracturé, la segmentation, pour l'os externe et la surface interne
meédullaire, a été réalisée en utilisant un logiciel de segmentation spécifique (Slicer 3D).
La surface interne médullaire et la plaque, les vis et 'os dense ont été isolés des tissus
mous via un processus d’étiquetage semi-automatique des unités d’Hounsfield. Un
processus d’ingénierie inverse semi-automatique a été utilisé pour identifier et corriger
les surfaces de chaque composant. Les surfaces triangulaires des formes extérieures ont
été converties en surfaces B-spline rationnelles non uniformes (NURBS). Les modéles
solides ont été générés en utilisant un logiciel de CAO (SolidWorks). Pour simplifier la
modélisation, le cartilage n’a pas été pris en considération. Les géométries de la plaque
et des vis ont été extraites de données. Le volume rempli par le ciment a été extrait et a
été construit pour présenter un véritable implant de renforcement. La fracture du
plateau tibial latéral a été reproduite a I'aide de données géométriques et mesures
provenant des images de scannographies de patient. La fracture a été traitée et une
propagation ou un écartement moyen a été pris en considération. A partir de ce modéle
de base 3D, nous avons reproduit tous les modeles présentés au cours des différentes

étapes du processus clinique. (Fig. [11-4).
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Etape 3 Etape 4 Modeéle intact

Etapel

Figure III-3. Reconstruction des modéles 3D du plateau tibial et toutes les étapes de
processus clinique de guérisons.

II1.2.3 Analyse par Eléments finis

Neuf modeéles ont été comparés dans notre étude: un tibia pré-chirurgical
physiologique intact et sain a été pris comme modele de référence; des modeles
fracturés avec un remplissage de ciment et sans remplissage de ciment pour simuler
deux cas post-chirurgicaux et les autres modeles pour simuler des étapes successives de
consolidation (étapes 2 a 4, Fig. [1I-1). Le tibia pré-chirurgical physiologique intact et
sain a été construit a partir du scanner CT post-opératoire et en remplissant les cavités
et 'espace avec les matériaux osseux apres retrait des vis et de la plaque. Comme la
pathogeneése et la qualité osseuse limitée de I'ostéoporose ont un role important dans le
processus décisionnel pour le chirurgien ou pour les décisions thérapeutiques
(Kammerlander et al,, 2016; Osterhoff et al.,, 2016), un autre parametre est considéré sur
la densité minérale osseuse (DMO) du patient. Afin d’analyser 'effet des caractéristiques
osseuses trabéculaires, tous les modeles ont été simulés pour deux valeurs de DMO
correspondant a une patiente en bonne santé (24 ans) et a un échantillon
ostéoporotique progressif. Les modeles d’éléments finis obtenus ont été importés et

analysés al'aide du logiciel ANSYS 16.1.
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(a) (b)

Ciment
Plaque et vis

Modéle de tibia  L’os cortical i
fracturé L’os trabéculaire

Figure III-4. Les entités du plateau tibial (modéle de base) : (a) maillage ; (b) Géométrie
des différentes entités.

D’une maniere expérimentale, une technique de transmission par ultrasons peut étre
utilisée pour évaluer les propriétés des matiéeres osseuses (Rho, 1996; Rho et al,, 1993).
Pour créer des modeéles EF d’os humains spécifiques, les propriétés élastiques du
matériau sont souvent tirées des images de scan (CT). Cette méthode tient compte de la
relation entre la densité, le module élastique et les niveaux de gris dérivés de I'imagerie
CT (Nazemi et al, 2015). Les effets de la relation mathématique entre le module
élastique et la densité osseuse sur les parameétres mécaniques ont été étudiés dans
plusieurs travaux (Chapitre 2) (Nazemi et al, 2015; Tuncer et al.,, 2014). La différence
entre les propriétés d’os cortical et I'os spongieux a été plus clairement définie (Rho et
al, 1993). Les propriétés mécaniques dépendent de leurs sites anatomiques, de leur
espece (Morgan et al., 2003) et de la localisation métaphysaire (Goldstein et al., 1983).
De plus, les propriétés osseuses orthotropes ont été considérées (Doht et al., 2012; Rho,
1996). Cependant, une modélisation précise du comportement hétérogene et anisotrope
de la variation osseuse (Ashman et al, 1987; Hoffmeister et al, 2000b) reste un défi

majeur dans les études d’éléments finis.

Dans notre cas, pour obtenir le modeéle de référence (plateau tibial intact), I'os était
supposé avoir des propriétés élastiques, homogenes et orthotropes. Les propriétés des
matériaux orthotropes de 'os trabéculaire ont été incorporées dans les modeles EF en
utilisant une seule orientation trabéculaire globale (par rapport a I'axe longitudinal des
0s), et un degré constant d’anisotropie était un rapport d’Ez de 1'axe long, et E1 = E2 =

0.33 * E3 (Amini et al, 2015; Ashman et al., 1989). Le module d’élasticité de 1'os cortical
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a été calculé a partir de la moyenne du module élastique de 'os cortical subchondral
dérivé des données de scan CT et du module d’os cortical de la diaphyse dérivé des

données de la littérature (Rho, 1996).

Concernant l'os trabéculaire, une moyenne, des valeurs de gris provenant des
données de rayons X de différentes régions, a été utilisée pour évaluer les propriétés
orthotropes. Pour attribuer les valeurs E longitudinales des différents os, on a utilisé
deux relations de module de densités différentes, une pour 'os trabéculaire (Amini et al,,

2015; Helgason et al., 2008)
E(MPa) = 3.89pfiry (I1I-1)

et 'autre pour l'os cortical (Amini et al, 2015; Helgason et al., 2008; Snyder and
Schneider, 1991)

E(MPa) = 3.891p23] (11I-2)

La relation entre les valeurs de gris (HU, Hounsfield Unit) et la densité tissulaire était
supposée linéaire. Les propriétés osseuses et les caractéristiques du ciment, de la plaque
et des vis utilisées dans cette étude sont présentées dans le tableau 1. Le changement de
densité osseuse chez un spécimen agé ou d’ostéoporose (Russo et al., 2003; Vega et al,
1998) peut étre estimé en matiere d'unité d’Hounsfield (Kanis et al., 1994; Schreiber et
al, 2011). Les propriétés mécaniques ont été corrélé avec la densité osseuse (Helgason
et al, 2008). Afin de simuler l'ostéoporose osseuse, seulement 60% du module
d’élasticité trabéculaire (60% de la densité osseuse) ont été utilisés pour analyser le

remplissage du ciment dans le plateau tibial a faible densité.

Tableau III-1. Propriétés des matériaux.

Matériaux Modules élastiques Coefficient de Poisson
(MPa)

L’os cortical E3=12847 v12 = 0.381
E2=7098 v13=0.172
E1 = 6498 v23 =0.167
G12 =2290 v21 =0.396
G13 = 2826 v31 =0.376
G23 =3176 v32 =0.346

L’os spongieux E3=370.6 v12 = 0.381
E2=123.4 v13 =0.104
E1=123.4 v23 =0.104
G12 =44.84 v21 =0.381
G13 =58.18 v31=0.312
Gz23 =58.18 v32=0.312

PMMA E=2163 v=0.375

Alliage de E=110000 v=0.3

Titane(Ti6Al4V)
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Les différentes parties du modele de fracture tibiale proximale (Fig. [II-2) ont été
maillées a l'aide d’éléments tétraédriques quadratiques comme recommandé dans la
littérature (Polgar et al, 2001). Le modele EF a été testé en appliquant un maillage
différent jusqu’a ce que le déplacement total calculé soit inférieur a 1%. La sensibilité du
processus de maillage a entrainé environ 714045 éléments et 1113066 nceuds pour le
modele de base. La méme méthode de maillage a été utilisée pour tous les autres

modeles d’études.
II.2.4 Conditions aux limites et chargement

Les charges réalistes et les conditions aux limites sont une condition importante pour
la fiabilité du modele et 'analyse de l'interaction des variables étudiées. Les conditions
limites appliquées dans cette étude ont été choisies pour simuler une charge ou le
patient est en une seule jambe de position pendant un cycle de marche (position mono-
podal). La force de contact articulaire des travaux de Taylor et al (Taylor et al, 2004) a
été signalée comme étant trois fois le poids corporel, et ce résultat a été utilisé dans
notre étude pour le poids du patient (60 kg). La charge de compression a été partagée
entre les compartiments médial et latéral du tibia (55-45% respectivement) (Zhao et al.,
2007) et a été appliquée pour calculer les contraintes équivalentes et les champs de
déplacement dans le plateau tibial avec et sans augmentation de ciment. La surface
inférieure a été contrainte d’avoir un déplacement nul dans tous les degrés de liberté.
Les conditions de chargement étaient les mémes pour tous les modeles dans toutes les

étapes.

Le contact entre les vis et les os a été supposé entierement assuré et que l'interface a
été parfaitement délimitée. Les interfaces plaque-os et ciment-os ont également été

considérées comme parfaitement contraintes en supposant des fixations idéales.

La validation du modele a été effectuée en premier lieu en simulant un test
d’indentation cadavérique mené par Morteza Amini (Amini et al, 2015). Dans leur
travail, la rigidité mesurée expérimentalement a été comparée a une rigidité dérivée des
éléments finis. Le modele EF a également été validé par rapport au modele numérique.
Le modele de plateau tibial fracturé a été construit avec une simple fracture séparation
et a été simulé dans les mémes conditions de simulation employées par Carrera et al

(Carrera et al., 2016). Les résultats obtenus au cours de la procédure de validation
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étaient en accord avec les résultats de la derniere étude: pour la répartition des
contraintes équivalentes de von Mises, les auteurs ont trouvé une valeur maximale de 20
MPa située dans la plaque de verrouillage, tandis que la présente étude de validation
fournissait une valeur de 17.312 MPa, ce qui correspond a une différence de 13.44% en

contraintes équivalentes de von Mises et a 3.04% de déplacement.

III.3 RESULTATS

I11.3.1 Les champs des contraintes

Les Figures I11-5, I11-6, [11-7 et I1I-8 montrent les champs de contraintes des entités de
plateau tibial pour les étapes (1 a 4 et intact) lors d'une charge de position sur une seule
jambe pendant le cycle de marche. A I'étape 1, les contraintes maximales de von Mises
obtenues pour le tibia fracturé traité avec et sans augmentation de ciment ont été de
134.9 MPa et 289.9 MPa respectivement sur la plaque. La contrainte maximale calculée
sans augmentation du ciment a été plus du double de la contrainte maximale calculée

avec 'augmentation du ciment.

Etapel Etape 2 Etape 3 Etape 4

3 (Mpa)
I 2.7708
25417
23125
., 2.0833
— 1.8542
h 1.3958

1.1667
= 0.9375
= 0.70833

0.47917

0.875

0.25

Ciment

40 | 37.692

10 8.8666

5 . 3.7331  3.9328
o H N

Etape 1 Etape 2 Etape 3 Etape 4

Contraintes Max von Mises
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Figure III-5. Distribution des contraintes von Mises dans le ciment. de I'étape 1 a 4.
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En outre, la valeur de contrainte la plus élevée a été située dans la plaque de
verrouillage et la faible contrainte de 13.8 MPa (avec augmentation de ciment), 23.5 MPa
(sans augmentation de ciment) a été située dans l'os trabéculaire. Relativement aux
contraintes maximales supportées par les implants de verrouillage (étape 1), la quantité
de charge portée par la plaque a diminué de 75.6% (sans augmentation de ciment) et de
47.9% (avec injection de ciment) suite a la guérison des fractures (étape 2). Pour le
ciment injecté, la contrainte maximale a diminué de 76.5% suite a la cicatrisation de la
fracture (étape 2), et a diminué de 90.1% suite a la cicatrisation des fractures et a
I’élimination des plaques (étape 3). Tandis que les contraintes du ciment ont enregistré
une augmentation insignifiante une fois les vis retirées et la guérison des fractures s’est

produite (étape 4).
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Figure III-6. Distribution des contraintes von Mises dans les implants ( plaque et vis). De
I'étape 1 et 2.

Les champs de contrainte dans I'os cortical dans des modeéles sans augmentation de
ciment et avec augmentation de ciment ont respectivement produit des pics (valeurs
maximales) de 99.22 MPa et 56.282 MPa (étape 1), 25.652 MPa et 26.125 MPa (étape 2),
28.48 MPa et 28.001 MPa (étape 3), 24.702 MPa et 24.662 MPa (étape 4) et 24.637 MPa
(intact). Pour le plateau tibial fixé (étape 1), la région située au-dessus de I’écartement
de fracture a présenté des contraintes faibles de tibia, puisque la majeure partie de la
charge était supportée par le fragment tibial sur 'écartement de la fracture ou il y avait
99.22 MPa (sans augmentation de ciment) et 56.282 MPa (avec augmentation du

ciment) des contraintes sur le sommet a la surface de vis. Pour I'étape 2 et I'étape 3, le
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plateau tibial a montré une répartition de contrainte relativement uniforme avec une
contrainte maximale de 25.652 MPa et 28.485 MPa (modeles sans augmentation de
ciment) et 26.125 MPa et 28.001 MPa (modeles avec augmentation de ciment) dans la
région subchondrale médiale. Pour I'étape 4, le plateau tibial avec augmentation du
ciment a montré une répartition de contrainte relativement uniforme avec un maximum
dans la région subchondrale médiale similaire au tibia intact avec une différence
insignifiante. Dans le modele sans augmentation de ciment, la contrainte maximale était
située dans la région subchondrale médiale. Plus précisément, le tibia intact avait une
répartition de contrainte approximativement similaire avec une contrainte maximale de
24.637 MPa dans la région d’application de charge au sommet du plateau tibial et une

forte contrainte dans la région dorsale supérieure.
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Figure III-7. Distribution des contraintes von Mises dans I'os cortical de plateau tibial
dans toutes les étapes (1, 2, 3, 4 et intact) de blessure jusqu’a la cicatrisation. (Traité avec
plaque et ciment d’augmentation et traité avec plaque de verrouillage seulement).
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Par rapport aux contraintes transmises a I'os cortical, les contraintes maximales de
von Mises de l'os trabéculaire, pour tous les modeéles, sont présentées a la Figure [11-8.
Pour I'étape 1, la charge a été supportée par le plateau tibial a I'os autour des vis ou les
valeurs de contraintes maximales étaient 23.473 MPa (sans augmentation de ciment) et
13.839 MPa (avec augmentation de ciment). Pour I'étape 2, le plateau tibial a montré
une répartition de contrainte relativement uniforme avec une contrainte maximale de
6.583 MPa (modeles sans augmentation de ciment) et 4.969 MPa (modeles avec
augmentation de ciment) dans la région médiale. En ce qui concerne l'étape 3, des
valeurs des contraintes maximales de 9.489 MPa (sans augmentation de ciment) et de
9.145 MPa (avec augmentation de ciment) aux trous de vis ont été observées. Pour
I'étape 4, le plateau tibial avec I'augmentation du ciment a montré une répartition de
contrainte relativement uniforme avec un maximum de 3 MPa dans la région latérale (le
tibia intact) avec une différence insignifiante, mais dans le modele sans augmentation de
ciment, on a localisé la contrainte maximale de 7.67 MPa dans la région médiale. En ce
qui concerne le modele de référence (tibia intact), la répartition de contrainte était
relativement uniforme avec une contrainte maximale de 3MPa dans la région
subchondrale latérale de charge appliquée au sommet du plateau tibial et avec une

contrainte élevée dans la région dorsale supérieure.
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Figure III-8. Distribution des contraintes von Mises dans I'os spongieux de plateau tibial
dans toutes les étapes (1, 2, 3, 4 et intact) de blessure jusqu’a la cicatrisation. (Traité avec
plaque et ciment d’augmentation et traité avec plaque de verrouillage seulement).

Les contraintes de 'os trabéculaire ont tendance a étre concentrées autour des vis
supérieures pres du site de fracture sans augmentation de ciment, alors qu’avec
I'augmentation du ciment, elles ont tendance a étre concentrées a la surface inférieure
delavis (Fig. II1-8). En outre, la région latérale au-dessus de |'écartement de la fracture a
montré des contraintes faibles dans le plateau tibial traité sans augmentation de ciment,
alors que les contraintes dans le plateau traité par l'augmentation du ciment ont
tendance a étre concentrées a 'interface de 1'os trabéculaire du fragment de tibia et du

ciment (Fig. I11-8).
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Afin d’'illustrer la répartition des contraintes dans les os et les implants (Etapes 1, 2, 3,
4 et intact), les graphes des Figures I11-6, 111-7 et 11I-8 présentent des comparaisons de la
facon dont la contrainte maximale différait en grandeur. La contrainte maximale dans les
modeles a été réduite a une valeur appropriée, permettant une visualisation des
contraintes dans la plupart des entités des modeéles. La section transversale tibiale dans
le plan longitudinal (montrée dans la Figure [11-8, avec du ciment) a montré l'interaction
ciment-os au site d’implantation, alors que le modele sans ciment a montré une
augmentation de la contrainte de von Mises au site d’augmentation sans remplir la

cavité.

La Figure III-9 montre la répartition de contrainte de cisaillement de I'os trabéculaire
au plateau tibial fracturé (étape 1). La contrainte de cisaillement maximale obtenue pour
'os trabéculaire du plateau tibial fracturé traité avec I'augmentation du ciment était de
7.65 MPa, alors que la contrainte de cisaillement maximale de l'os trabéculaire du

plateau tibial fracturé traitait qu’avec une plaque verrouillée n’était que de 12.7 MPa.

(a) Plateau tibial fracturé traité sans ciment

Plateau tibial fracturé traité avec ciment

(edIW ) sojewixew JUDWD|JIBSID P SAUIRIIU0)

Figure III-9. Distribution des contraintes de cisaillement dans le plateau tibial fracturé :
(a) plateau tibial traité avec plaque de verrouillage et ciment d’augmentation ; (b) plateau
tibial traité avec plaque de verrouillage seulement.
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II1.3.2 Les champs des déplacements

La Figure I1I-10 montre le déplacement résultant et les champs de déplacement
caudal dans le plateau tibial a chaque étape. Sur la base des prédictions et des
approximations des modeles, le déplacement maximal résultant de I'os entier dans les
modeles sans augmentation de ciment et avec augmentation de ciment respectivement
était de 0.512 mm, 0.307 mm (étape 1); 0.212 mm, 0.205 mm (étape 2); 0.231 mm,
0.223 mm (étape 3); 0.210 mm, 0.199 mm (étape 4) et 0.202 mm sur le tibia intact.
Alors que le déplacement total maximal a été situé au niveau du plateau latéral
subchnodral a tous les stades, le pic ou la valeur maximale de déplacement caudal a été
situé au plateau médian subchondral a toutes les étapes, sauf sur le plateau tibial fixe, ou

le pic ( la valeur maximale) se situait sur le plateau tibial latéral.
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Figure I1I-10. Champs de déplacement total dans le plateau tibial.
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Le résultat le plus largement observé est la différence entre les déplacements du
plateau tibial réparé sans augmentation de ciment et le plateau tibial réparé avec
augmentation de ciment (étape 1). Le déplacement total maximal du plateau tibial
réparé sans augmentation du ciment a augmenté de 66.6% par rapport au plateau tibial
réparé avec augmentation du ciment et augmenté de 152.8% par rapport au plateau
tibial intact. La méme observation peut étre faite pour le plateau tibial latéral caudal
(Fig. 111-11), le déplacement caudal maximal du plateau tibial latéral réparé sans
augmentation du ciment était de 0.424 mm, ce qu’a augmenté de 112.1% par rapport au
plateau tibial latéral réparé avec une augmentation du ciment (0.20 mm) et a augmenté

de 138.2% par rapport au plateau tibial intact (0.178 mm).
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Figure I1I-11. Champs de déplacement caudal dans le plateau tibial.
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II1.3.3 La contribution de ciment

La Figure [II-12 montre la répartition des contraintes dans le plateau tibial a I'étape 4,
lorsque tous les implants ont été enlevés et I'os a été guéri. Par rapport au tibia intact, la
contrainte maximale de von Mises obtenue pour le plateau tibial cortical et trabéculaire
guéri sans augmentation de ciment a été plus élevée, alors que la contrainte maximale
de von Mises pour le plateau tibial cortical et trabéculaire avec augmentation du ciment
a été légerement inférieure. Dans le cas ostéoporotique (faible densité osseuse), la
contrainte maximale pour tous les modeles a été plus élevée que la contrainte maximale

dans les modeles sains (densité osseuse élevée).
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Figure III-12. Contraintes de von Mises du plateau tibial dorsal : dans le plateau intact,
plateau cicatrisé avec ciment et sans ciment (I'étape 4, le cas sain et le cas
ostéoporotique).
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I11.3.4 L’influence de I'implant

L’estimation des risques de défaillance de I'implant, de I'instabilité de la fracture et de
la répartition des contraintes autour de la zone fracturée pour différentes tailles
d’implants dans les zones métaphysaires et diaphysaires, est illustrée dans la Figure I11-
13. Pour l'os cortical, les distributions de contraintes dans les deux cas étaient similaires
sur le plateau, autour de 5 MPa. Par contre, pour I'os spongieux, la concentration de
contrainte est apparue dans la zone fracturée, de chaque partie de la fracture et pres du
contact entre les fragments d’os et les vis dans la zone de séparation. Concernant la
répartition des contraintes dans la plaque et les vis pour les deux modeles stabilisés, les
valeurs de contrainte sont élevées dans les vis fixées dans les épiphyses pour stabiliser
la fracture. Dans la partie inférieure de la plaque et dans les vis situées en bas, la

contrainte équivalente ne dépasse pas 25 MPa pour les deux modéeles.
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Figure III-13. L'influence de taille de vis sur la stabilisation du plateau tibial, étape 1.
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II1.4 DISCUSSION

Pour analyser et quantifier la variation des propriétés mécaniques dans le plateau
tibial durant les étapes de guérison, de la blessure jusqu’a la cicatrisation, et les modeler,
un cas clinique personnalisé de stabilisation de la fracture dépression-séparation du
tibia proximal (Schatzker type II) utilisant une plaque d’augmentation et de blocage du
ciment a été analysé a partir d'un modele éléments finis. D’'un point de vue chirurgical,
I'augmentation de ballonnet réduit la dépression, la plaque de verrouillage et les vis
assurent la jonction et la stabilité des fragments. Le transfert de charge et la contrainte
maximale peuvent conduire a un « stress shielding » par rapport au tibia intact d’origine.
Cette étude a été menée afin de vérifier certaines hypotheses, selon lesquelles le ciment
injecté pourrait réduire la perte de réduction de la fracture apres 'augmentation du
ballonnet et pourrait modifier la distribution des contraintes entrainant une diminution
du «stress shielding» et assurer la congruence des fragments par réduction du

mouvement et du déplacement inter-fragmentaire.

L’analyse des résultats a montré que les distributions de déplacement et de
contrainte ont été influencées par 'augmentation du ciment (injection de PMMA). Cette
section de discussion a principalement porté sur la contribution du ciment pour deux
moments importants pendant les réparations de fractures : juste apres la stabilisation et

apres le processus de guérison.

II11.4.1 Fracture stabilisée

La répartition des contraintes dans les deux types d'os (étape 1) montre une
augmentation des valeurs dans |'os trabéculaire dans le modele traité avec la plaque de
verrouillage et 'augmentation du ciment et une réduction de contrainte dans l'os
cortical dans le modele traité avec la plaque de verrouillage seulement, un résultat
qu'illustre la contribution du ciment. L’'implant injecté au plateau fracturé a impliqué
une diminution de contrainte dans 'os cortical de 8.46% du plateau tibial et 43.27% du
fragment tibial, et une diminution significative de 53.8% était notable dans la plaque de
verrouillage. D’autre part, 'implant injecté a entrainé une diminution de contrainte dans
I'os trabéculaire de 41.04% du plateau tibial et de 30.28% du fragment tibial. Cela
s’explique par le fait que le ciment a pu transférer les charges a travers l'interface os-

implant. En comparant les distributions de contraintes par rapport au modele intact
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avant la fracture (Figs. I11-6, I1I-7 et III-8), une augmentation importante a été observée
dans les deux types d’os, ce qui peut étre attribué a la capacité du tibia intact pour

assurer une répartition uniforme de la contrainte dans I’ensemble du volume.

D'un autre point de vue, par rapport au tibia intact, les deux techniques de
stabilisation (avec réduction de ballonnet seulement et réduction de ballonnet et
remplissage de ciment) ont donné des contraintes plus faibles sur les faces corticales et
trabéculaires de la plaque verrouillée. Les contraintes corticales longitudinales le long
du plateau tibial latéral (interface plateau tibial -plaque) traitées sans augmentation de
ciment ont diminué (a 0.5 MPa) autour de la région de fracture et a la région distale au-
dessus de la fracture par rapport au plateau tibial intact. De méme, les contraintes
osseuses trabéculaires longitudinales ont tendance a se concentrer autour des vis
supérieures pres du site de fracture sans augmentation de ciment (Fig. [II-7) et ont
montré une faible contrainte dans la région latérale au-dessus de l’écartement de
fracture. Ceci a illustré la contrainte « stress shielding » nature proche de la fracture due
a la plaque de verrouillage. D’'une autre maniere, le renforcement de ciment augmente
partiellement les contraintes longitudinales dans le plateau tibial traité avec
I'augmentation du ciment (étape 1). L’augmentation du ciment a rendu uniforme la
répartition de la contrainte dans la région latérale de l'os cortical (étape 1) et a
augmenté la contrainte de |'os trabéculaire (étape 1) dans la région latérale au-dessus de
la cavité. D’autre part, le ciment a diminué les valeurs des contraintes dans l'os
trabéculaire dans la région médiale. Cela explique que le ciment assure la continuité du
matériau et réduit la contrainte «stress shielding» en raison de la plaque de
verrouillage tout en augmentant le «stress shielding » dans la région médiane. La
jonction et la continuité du matériau fournie par le ciment réduisant la charge de
cisaillement et le mouvement inter fragmentaire peut expliquer cela. Dans la littérature,
il n’existe pas d’estimation ou d’évolution de la répartition des contraintes concernant le
traitement de la fracture du plateau tibial en utilisant le ballonnet d’augmentation. En
modélisant la fracture-séparation pure, Carrera et al (Carrera et al.,, 2016) ont analysé la
contrainte de cisaillement et la force de réaction dans le traitement en utilisant deux
modeles, avec une plaque a vis de verrouillage ou des vis canulées sous une charge
représentant la position bipodale. Les auteurs ont conclu qu’il n’y avait pas de
mouvements inter-fragmentaires cliniquement pertinents dans le modele EF. Dans leurs

modeles, une fracture géométrique parfaite avec un contact parfait a été envisagée,
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tandis que dans notre étude, la fracture séparation-dépression du plateau tibial a été
modélisée en tenant compte de la géométrie complexe de la fracture avec un écart de 1.5
mm mesuré sur le scan CT. Ainsi, la géométrie et la taille de I'espace et de la zone de
chargement sont des facteurs mécaniques importants dans le processus de guérison des
fractures (Miramini et al,, 2016; Sarmiento et al, 1996). Le mouvement excessif et les
forces de cisaillement étaient des facteurs défavorables, favorisant le retard ou la
prévention de la guérison des fractures (Augat et al, 2003). Les déplacements inter-
fragmentaires calculés par le déplacement moyen de la trajectoire de fracture et
contrainte maximale de cisaillement dans le plateau tibial traité par augmentation de
ciment et sans augmentation de ciment étaient respectivement de 0.12 mm, 7.65 MPa et
0.317 mm, 12.732 MPa (Fig. IlI-14). Ces valeurs soulignent I'influence du ciment sur le
mouvement de cisaillement. Les valeurs de déplacement ont été inférieures a 2 mm, ce
qui favorise la formation de cal car la capacité est excellente pour consolider la fracture

pour un écart inférieur a 2 mm (Claes et al,, 1998).
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Figure I1I-14. (a) Déplacement a la trajectoire de la fracture ; (b) Le déplacement moyen
avec ciment et sans ciment (PT Plateau tibial, Fr : fragment).

La stabilité de I'ostéosynthese est primordiale dans la consolidation et la guérison
osseuse. Un déplacement signifiant de la fracture et une perte osseuse empéchent la
non-union et la consolidation de 'os. Son et Chang (Son et Chang, 2013) ont montré que,
'efficacité de la cicatrisation de la fracture oblique de la diaphyse du tibia a été
fortement affectée par I'état de chargement initial et le couplage du module de la plaque.

De méme, le maintien du poids pendant la cicatrisation doit étre restreint pendant 6 a
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12 semaines apres 'opération afin d’éviter le déplacement subséquent de la fracture et
d’éviter l'affaissement du fragment articulaire, méme si un greffon osseux est utilisé
(Kammerlander et al, 2016). Par conséquent, pour évaluer si le maintien de poids
immédiat serait possible apres la stabilisation chirurgicale, soit avec ou sans
augmentation de ciment, les résultats de contrainte de cisaillement de 'os trabéculaire
des modeles avec fracture et les valeurs de résistance au cisaillement, qui varient de 2.4
a 5.8 MPa (Carrera et al,, 2016; Sanyal et al.,, 2012), ont été comparés pour illustrer le
risque possible de fracture pour chaque modele traité (Fig. IlI-15). Les valeurs ont
montré que les contraintes de cisaillement trabéculaire dans les deux plateaux tibiaux
fracturés étaient les plus élevées au chargement de 300% de poids corporel. Le plateau
tibial traité avec 'augmentation du ciment a donné un risque de cisaillement plus faible
dans tous les scénarios de chargement par rapport au plateau tibial traité sans

augmentation de ciment.
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Figure III-15. Contrainte maximale de cisaillement dans le plateau tibial fracturé selon le
poids partiel du corps.

Les résultats cliniques dépendent de la qualité de la réduction de et aussi d'une
courte période d’'immobilisation (Doria et al, 2017). L'objectif de ce travail a été
d’effectuer une analyse de la réponse mécanique primaire (lendemain apres la
chirurgie) des systemes de stabilisation notamment avec l'utilisation du ciment PMMA.

Une reprise rapide de la marche est importante dans le processus de guérison pour
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limiter le raidissement des muscles et des articulations et pour réduire le risque de

thrombose et de phlébite.

Les intensités des contraintes maximales observées ont été de 37.69 MPa dans
I'implant PMMA et 289.28 MPa dans la plaque de verrouillage par rapport a la résistance
limite de 72 MPa dans le PMMA et 800 MPa dans le matériau de la plaque (Ridwan-
Pramana et al., 2016) ce qui suggere qu'aucun dommage mécanique ne serait attendu
dans les implants. La fracture du plateau tibial traitée avec 'augmentation du ciment a
montré une plus grande stabilité mécanique que le tibia traité sans ciment. Les résultats
calculés (Fig. I1I-15) montrent que la plus grande stabilité avec un faible cisaillement et
un chargement maximal possible est assurée en utilisant 'augmentation du ciment au
chargement inférieur a 100% du poids corporel. Selon ces résultats et en particulier
pour 50% de poids corporel, il semble possible d’envisager la reprise d'une marche

partielle a I’aide de béquilles permettant le maintien de la masse musculaire.

Plusieurs travaux antérieurs (Goff et al., 2013; Kulkarni et al., 2015) fournissent une
analyse des techniques de stabilisation du plateau tibial fracturé et de réduction par
greffe synthétique injectable, greffe osseuse autogene ou plaque de verrouillage de
fixation sans utilisation d'un greffon osseux ou d'un substitut osseux pour des fractures
du plateau tibial proximal a dépression-séparation. L'utilisation de chacun des substituts
de greffe osseuse ou de la greffe synthétique injectable dépend de leurs propriétés
(capacité de remplissage de vide, support structurel, morbidité ..) (Goff et al, 2013;
Kammerlander et al, 2016). Sunil Kulkarn et al. (Kulkarni et al, 2015) ont montré que
l'utilisation d’'une construction du radeau péri-articulaire a travers une plaque de
verrouillage sans utilisation d’une greffe osseuse ou d’un substitut osseux pour des
fractures du plateau tibial proximal a dépression-séparation est une solution viable.
Plusieurs études biomécaniques ont étudié l'influence des différentes méthodes de
fixation des implants comme la plaque verrouillée ou les vis. Cross et al. (Cross et al,,
2013) ont montré que l'utilisation de vis a travers la plaque améliorait significativement
la stabilité contre le déplacement du plateau par rapport a l'utilisation de vis a
I'extérieur de la plaque dans le traitement des fractures du plateau tibial a fracture
fractionnée. Certaines recherches biomécaniques concernant les fractures du type 1
selon la classification de Schatzker (Benoit et al., 2009; Doht et al., 2012) ont montré la

relation entre le déplacement du fragment de dépression et les différentes techniques de
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stabilisation. Ces études cadavériques ont montré la proportionnalité entre le
déplacement caudal du plateau tibial et les valeurs de charge ainsi que la variation
proportionnelle entre ce déplacement et le nombre de cycles de chargement. Dans une
autre étude biomécanique, ont trouvé beaucoup plus d’affaissement du plateau tibial en
utilisant un systéeme de plaque de verrouillage appliqué latéralement (Taylor et al,
2004). Raul Mayr et al. (Mayr et al, 2015) ont montré que les fractures traitées avec
I'augmentation du ciment et la fixation des plaques ont présenté moins d’affaissement a
des charges plus élevées que celles traitées avec fixation de greffon avec des vis
uniquement. Dans notre étude, le déplacement mesuré par EF sous la charge statique du
plateau tibial traité par augmentation de ballonnet et plaque de verrouillage a montré
une forte influence du remplissage du ciment dans la réduction de dépression de la
fracture. L’effet du ciment sur le déplacement du plateau tibial a été montré aux (Figs.
[1I-10 et [1I-11). Les valeurs trouvées dans cette étude ont eu l'ordre de grandeur 0.189
mm de déplacement caudal pour le plateau latéral (affaissement) dans le tibia fracturé
traité avec 'augmentation du ciment et 0.344 mm de déplacement caudal (affaissement)
pour le tibia fracturé traité avec seulement une plaque verrouillée (Fig. 1I-16). Ces
résultats confirment la contribution de l'injection de ciment sur la fracture de

dépression-séparation réduite en utilisant 'augmentation du ballonnet et la fixation des

plaques.
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Figure III-16. Déplacement caudal du plateau tibial latéral a toutes les étapes.
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Concernant la qualité osseuse, le traitement des fractures de séparation ou de
dépression causées par I'ostéoporose ou une faible densité osseuse présente un défi. La
nécessité d'une prise en charge précoce et d’'une mobilisation pour éviter d’autres
complications telles que la perte de fonction ou l'autonomie est l'objectif le plus
important. Dans la fracture de la pression ostéoporotique, la compétence mécanique a
été plus importante que le remodelage et la caractéristique la plus importante pour
I'augmentation de substitution a été la stabilité mécanique (Kammerlander et al., 2016).
Fensky et al (Fensky et al, 2013) ont montré que 'augmentation du ciment de la lame
hélicoidale peut augmenter la stabilité de I'implant, en particulier dans les fractures per-
trochantériennes ostéoporotiques. Dans notre étude, le renforcement de ciment aux
modeles EF sains correspond a une DMO élevée a rendu uniforme la distribution de
contraintes dans le plateau tibial traité avec plaque de verrouillage et ciment
d’augmentation par rapport au plateau tibial traité avec une plaque verrouillée
seulement. En tenant compte d’'un modele ostéoporotique (patient a faible DMO), la
dégradation des propriétés osseuses du trabéculaire conduit a des augmentations des
valeurs de contraintes dans toutes les entités des modeles renforcés par le ciment,
méme 'absence de renforcement du ciment entraine une augmentation des contraintes
dans les os corticaux et trabéculaire (Fig. I11-17). Le modele ostéoporotique traité avec
plaque verrouillée a seulement affiché une augmentation de 52.76% du déplacement
caudal par rapport au modele ostéoporotique traité en utilisant ciment d’augmentation.
L’hypothese selon laquelle le modele renforcé soulage I'implant, augmente la stabilité du
modele fracturé et diminue le risque de fragilité dans I'os trabéculaire et cortical. Dans le
méme temps, cependant, une augmentation de 186.64% du déplacement caudal du
plateau tibial fracturé ostéoporotique traité avec une augmentation du ciment a été
comparée a un modeéle intact sain. Par rapport au tibia sain et intact, le modele a faible
densité ne pouvait pas restaurer la réduction anatomique. Pour cette étude préliminaire
sur la contribution de la DMO, la forme et I’épaisseur de I'os corticale ont été présumeées
étre préservées. Cette hypothese est une limitation et devrait étre étudiée pour tenir

compte des effets de 'ostéoporose.
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Figure III-17. Impact de la DMO sur le déplacement et contrainte de von Mises du plateau
tibial fracturé traité avec une plaque verrouillée et une augmentation du ciment et le
plateau tibial fracturé traité avec une plaque verrouillée uniquement.

II1.4.2 Fracture cicatrisée

Pour la période de guérison (étapes 2, 3 et 4), on s’attendait a ce que le niveau de
contrainte diminue pendant le processus de guérison de la fracture en raison de la
rigidité croissante de cal de la fracture. Compte tenu de I’écartement complétement
cicatrisé, les contraintes de von Mises dans l'os cortical et trabéculaire ont diminué
considérablement pour améliorer I'effet de 'écartement et la discontinuité du matériau
lors de la répartition de la charge (Fig. [1I-8). Dans le deuxiéme et la troisieme étape, le
pic (valeur maximale) de la contrainte dans le plateau renforcé a été réduit par rapport
au plateau non renforcé. Spécialement dans I'étape 3, les vis ont influencé la répartition
des contraintes, ce qui explique les valeurs élevées de la contrainte maximale par
rapport aux modéles des étapes 2 et 4. A propos de l'étape 4, le plateau tibial
completement cicatrisé avec augmentation du ciment a montré une répartition plus
élevée de la charge uniforme (3.02 MPa) que le plateau tibial avec cavité (7.66 MPa). Le
renforcement du ciment a provoqué une modification de la répartition de contrainte
dans le modele renforcé par rapport aux modeles sans renforcement de ciment dans les
trois étapes. L'enlevement du ciment est difficile, sa présence sur les modeéles de

guérison a permis la continuité et le transfert de charge.
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Figure II1-18. Impact de la DMO sur la contrainte von Mises du plateau tibial dans les
étapes de guérison.

Dans les modeles ostéoporotiques (la densité minérale osseuse DMO faible du
patient), la dégradation des propriétés osseuses du trabéculaire conduit a une
augmentation des valeurs de contrainte dans l'os cortical aux étapes 2, 3 et 4 et a une
augmentation du déplacement caudal (Fig. [1I-19). Le renforcement du ciment a diminué
les contraintes dans l'os cortical et trabéculaire, alors que I'absence de renforcement du
ciment a entrainé une augmentation des contraintes dans l'os trabéculaire (Fig. 111-18).
En méme temps, le renforcement du ciment a influencé positivement le déplacement, car
la cavité de remplissage avec 'augmentation du ciment a diminué le déplacement

caudal.
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Figure I1I-19. Impact BMD dans le déplacement caudal du plateau tibial latéral aux étapes
2,3 et4.

D’une autre maniere, 'analyse par éléments finis des propriétés mécaniques d'un
plateau tibial, de la blessure a la cicatrisation, en modélisant un cas clinique
personnalisé de stabilisation de la fracture de dépression du tibia proximal (Schatzker
type 1I) a 'aide d’'une augmentation de ciment et d’'une plaque de verrouillage met en
évidence l'effet de I'augmentation du ciment. L’augmentation de ballonnet a réduit la
dépression et le verrouillage et les vis ont assuré l'articulation et la stabilité des
fragments. La déviation de transfert de la charge et de la contrainte peut conduire a un
« stress shielding » dans le modele renforcé par rapport au tibia intact original (Fig. I1-
8). Zhang et al (Zhang et al., 2016) ont étudié 'effet de « stress shielding » de toutes les
régions d’interface os-ciment et leur effet significatif sur la perte osseuse dix ans apres le
remplacement total du genou. Cawley et al (Cawley et al,, 2012) ont montré la réduction
de la contrainte du spongieux sous l'implant en raison de la présence du ciment qui
influence le transfert de contrainte a I'os spongieux distal. Dans notre étude, le ciment
injecté, en particulier dans les modeéles cicatrisés (au stade 4), modifie la répartition de
contrainte, entralnant un « stress shielding ». Ces résultats peuvent étre utiles dans les

études futures ou pour les décisions du chirurgien.
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I11.4.3 L’influence de I'implant

La contribution de la taille des implants dans la zone métaphysaire et diaphysaire
pour la réduction des fractures du plateau tibial a été analysée. La contrainte
équivalente calculée dans ce cas pour une charge statique simulant I'appui sur une seule
jambe pendant la marche reste inférieure a la limite élastique de I'alliage de titane.
Aucun dommage ne devrait apparaitre dans les fixations, méme pour des vis d'un
diametre de 3.5 mm. Aussi, il n’y a pas de différence significative entre les deux cas de
stabilisation (Fig. [1I-20). Ces résultats montrent la méme tendance que I'étude
comparative rétrospective des fractures traitées avec une plaque de verrouillage
anatomique de 4.5 mm ou 3.5 mm réalisée par Matthieu Ehlinger et al (Ehlinger et al,,
2015). Leurs résultats ont montré que les plaques de 3.5 mm donnent une tenue
équivalente des fractures avec des résultats comparables et une meilleure tolérance
clinique. Mais, une analyse de fatigue pourrait étre effectuée pour vérifier la durabilité

du matériau pendant la période de cicatrisation osseuse.
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Figure III-20. Contrainte maximale de von Mises dans I'implant- étapel.

II1.4.4 Limitations

L’étude présentée dans ce chapitre révele certaines limites. La fracture a été simulée
avec un écartement moyen et avec la méme géométrie de la surface fracturée lorsque
I'espace irrégulier réel était présent. Les tissus mous, le ménisque et le cartilage ont été
négligés et n'ont pas été simulés. Les propriétés mécaniques de cal présentant la

cicatrisation progressive de la fracture ont été négligées et I'os a été considéré comme
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homogeéne, mais il s’agit d'une structure hautement inhomogeéne qui influence
grandement les résultats. Tous ces facteurs peuvent néanmoins constituer une
contribution significative influencant le modele biomécanique. Leur contribution doit
étre étudiée dans des travaux en perspective. En outre, dans la présente étude, les
modeles ont été testés pour la charge statique alors que le déplacement peut-étre causé
par un chargement répétitif lors de la mobilisation et peut étre simulé dans un protocole
de chargement cyclique. La simulation de la rigidité de la fracture pendant les étapes de

guérison sous un chargement dynamique constitue un excellent sujet de recherche.

by

Bien que le modele EF a été validé a partir de la comparaison avec les résultats
obtenus sur une simple fracture séparation (Carrera et al, 2016), aucune étude
expérimentale validant l'analyse des éléments finis a la fracture du tibia a fracture
dépressive stabilisée avec l'augmentation du ciment n’a été réalisée. Des études
expérimentales futures avec des couplages numériques doivent étre envisagées pour
pouvoir prendre en compte la rigidité des cals, la non-homogénéité de I'os et la limite

d’élasticité des matériaux en charge cyclique.

III.5 CONCLUSION

Cette étude biomécanique a étudié l'effet de I'augmentation du ciment apres la
réduction par ballonnet des fractures de dépression-séparation du plateau tibial a I'aide
de la méthode de calcul numérique. Le modele éléments finis du cas clinique a été utilisé
pour analyser la stabilisation de la fracture du plateau tibial. Le cas du plateau tibial
intact a montré la stabilisation anatomique utilisée comme modele de référence. Les
résultats numériques des contraintes ou des déplacements des modeles fracturés ont
montré que le remplissage du ciment de la fracture de la dépression du plateau tibial
peut augmenter la stabilité de l'implant et diminuer la perte de réduction de la
dépression, tandis que la présence du ciment dans le modeéle cicatrisé rend la répartition

de la charge uniforme.
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IV.1 INTRODUCTION

Les troubles du membre inférieur sont variés, la connaissance de ceux-ci est
importante. Les anomalies angulaires du genou, quant a elles, sont souvent
multidimensionnelles suivant trois plans. Dans le plan sagittal le genou recurvatum
caractérisé par la possibilité d’étendre excessivement cette articulation vers I'avant de la
jambe sur la cuisse, I'angle était ouvert vers I'avant. Dans le plan frontal, le genou de
valgus (valgum) est caractérisé par un extérieur ouvert formé par I'angle de jambe et de
cuisse. Tandis qu’'une forme d’arc d’'une concavité interne formée par la cuisse et la
jambe caractérise le varus (Chapitre 1).

Parmi les variables d’alignement des membres inférieurs, est 'angle tibio-fémoral
(angle TFA). Cette variable qui est le valgus ou le varus du genou dans le plan frontal a
été identifiée comme un facteur important dans le développement de l'arthrose de
compartiment médial et latéral du genou , (Cooke et al, 1997; Hertel et al, 2004) et
touchant un sujet sur 100 entre 55 et 64 ans, 2% d’hommes et 6.6% de femmes entre 65
et 75 ans (Gray et al,, 2002). La surcharge provoque une perte progressive du cartilage
articulaire et conduit finalement a des microfractures et a l'effondrement. La
déformation des membres inférieurs a été proposée comme facteur de risque de
dégénérescence des membres inférieurs et de blessures, en particulier de blessures au
genou. Nombreux rapports ont étudié le mal-alighement pour plusieurs obijectifs.
L’alignement a eu donc une considération importante dans de nombreuses situations
cliniques, qu'’il s’agisse de la réduction de la fracture, de 'arthroplastie totale du genou
ou de la correction de la déformation. D’autre part, I'arthrose du genou est souvent
associée a un mal-alignement résultant d’'une déformation. Bien que 'association entre
le mal-alignement des segments de membres et la force de contact de genou ait été
montrée (Holden and Stanhope, 1998). L’alignement tibio-fémoral sur le plan frontal
influence la distribution des forces de contact tibio-fémorales entre le compartiment
meédial et latéral et altere la répartition des contraintes au niveau des articulations du
membre inférieur, en particulier du genou (Lerner et al., 2015). Ainsi, les surfaces sous-
chondrales s’adapteraient a la répartition de la charge entre le compartiment médial a
latéral (Eckstein et al, 2009). L'axe de chargement du membre inférieur est
habituellement appelé I'axe mécanique (Fig. IV-1). Ceci est représenté comme la ligne
passante du centre de la cheville au centre de la hanche. Une extrémité inférieure

normale a un axe mécanique du membre inférieur (NMA), qui traverse la téte du fémur,
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le genou et la cheville en ligne droite. Cet axe représente le chemin de transmission de la
force portante par rapport a 'extrémité inférieure. Toute déformation dans le plan
coronal qui modifie I'alignement des articulations de I'extrémité inférieure, entrainant
un défaut d’alignement, perturbe cette charge. Cependant, la relation entre le mal-
alignement et le poids était reconnue, mais la relation entre le varus ou le valgus de 'axe

mécanique du fémur et le risque de fracture fémorale était moins documentée ou moins

éclairée.
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Figure IV-1 Alignement du membre inférieur sur le plan frontal.

Varus: Le centre du genou est latéral par rapport a la ligne axiale porteuse et I'angle hanche-
genou-cheville est négatif.
Neutral alignment: la ligne axiale porteuse et I'angle hanche-genou-cheville sont colinéaires.
Valgus: Le centre du genou est médian par rapport a I'axe porteur et I'angle hanche-genou-
cheville est positif

Plusieurs études portent sur le risque de fracture et la direction de chargement par
rapport a 'axe de la diaphyse de fémur dans différentes positions d’activité (Khoo et al,,
2009). Par contre, la relation entre la réponse mécanique du fémur et les directions de
chargement, due au mal-alignement des segments osseux du membre inférieur est peu
claire. La compréhension de l'accumulation des dommages, des déformations et les
contraintes et leur dépendance a la direction de chargement causée par la déformation

sont trés importantes pour comprendre les fractures du fémur typiques comme

atypique.
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Les plus importants facteurs dans 'estimation du risque de fracture fémorale sont la
densité minérale osseuse, la structure et la géométrie du fémur. La fracture fémorale
proximale ou la fracture de la hanche a été considérée comme le résultat le plus grave de
I'ostéoporose chez les personnes agées. La géométrie osseuse influence la distribution
des contraintes au fémur proximal dans des conditions de charges données (Voo et al,,
2004), et les facteurs de risque pour les fractures de la hanche cervicales et
trochantériennes. Par conséquent, la fracture de la diaphyse était principalement le
résultat du traumatisme a haute énergie. La fracture ostéoporotique peut étre réduite
avec succes par un traitement anti-résorption. Les bisphosphonates (BPs) étaient
couramment utilisés pour réduire le remodelage osseux et réduire le risque de fracture
de la hanche. Par contre, plusieurs cas de fractures fémorales atypiques (FFA) (Lee et al,,
2007) ont été rapportés dans le cadre d’un traitement a long terme associant BP et leurs
effets défavorables sur I'os. Cependant, des études récentes n’ont pas montré une
fréquence plus élevée de fractures chez les patients recevant de I'alendronate
(Abrahamsen et al, 2009; Giusti et al, 2010a). D’autres études, ont montré que la
géométrie et de la morphologie curvative de la diaphyse fémorale peut étre 'une des
causes des fractures fémorales atypiques (FFA) (Oh et al., 2014a) aussi la courbure du
fémur (Sasaki et al,, 2012). De plus, I'alignement des membres est considéré comme un

facteur de risque de fracture fémorale atypique (Saita et al.,, 2015b, 2015a).

L’analyse biomécanique, en utilisant la méthode des éléments finis, de l'effet de la
direction de chargement sur le fémur, causé par le mal-alignement du membre inférieur,
est le premier objectif. Eclairer la relation entre I'alignement du membre inférieur et le

risque de fracture, particulierement la fracture fémorale atypique est le second objectif.

IV.2 MATERIEL ET METHODES

Pour analyser la répartition de la charge et l'effet de de I'alignement du membre
inférieur, des modeles tridimensionnels 3D du fémur humain ont été extraits de
I'imagerie médicale. Cinq fémurs intacts de cinq sujets sont imagés in vivo. L’age et le
sexe, en supprimant tous les renseignements personnels requis en vertu de
I'approbation de I’éthique de la recherche humaine, sont présentés au tableau 1. Ces
modeles sont soumis a des chargements et aux conditions aux limites représentant

I'alignement du membre inférieur sous I'effet de varus et de valgus.
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Tableau IV-1. Les caratéristiques des fémurs considérés dans cette étude

Les cinq (5) sujets anonymes considérés dans cette étude

Fémur de sujet AA BB CC DD EE
Age (an) 73 71 88 65 60
Genre M M M F F
Coté R L R R L
Longueur de fémur (mm) 437.77 44444 390.81 356.36 384.38
Angle cervical (col fémorale-diaphyse) (deg) 128.41 130.93 134.02 125.13 123.42
Angle hanche-genou-diaphyse (deg) 5.46 4.34 5.24 7.27 6.38

IV.2.1 Segmentation et maillage

La méthodologie utilisée pour générer le modele EF est de reconstruire le fémur
présenté en CT (Computed Tomography) scan. Les parametres de balayage des
échantillons ont été fixés a 120 kVp, 100 mAs, des coupes transversales de 0.75 mm, une
matrice d’'image de 512 x 512 et une taille de pixels de 0.434 mm. Apres la segmentation
des coupes CT, un modele géométrique a été créé a I'aide du logiciel 3D SLICER. Ensuite,
nettoyage, fermeture des surfaces et remplissage sont effectués en utilisant Solid Works
pour obtenir deux solides représentant l'os cortical et I'os spongieux. Le modele
tridimensionnel obtenu a été importé et analysé a l'aide du logiciel ANSYS®

WORKBENCH (Fig. [V-2).

Maillage de Fémur proximal avec un Col fémoral avec un
fémur maillage raffiné maillage plus raffiné

Figure IV-2. Modeéle tridimensionnel maillé avec des maillages raffinés.

La géométrie de I'os fémoral a été discrétisée en utilisant des éléments tétraédriques
quadratiques a 10 nceuds, et la sensibilité du maillage a été analysée en fonction des
éléments de différentes tailles, comme recommandé dans la littérature (Ali et al., 2014;
Grassi et al, 2016; [faz T Haider et al, 2018). La taille du maillage des modeles a été

établie suite aux évaluations de la convergence dans laquelle était la variation de la
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contrainte estimée inférieure a 1% des modeles. La convergence du maillage a été
atteinte avec une taille d’élément de 4 mm pour l'os cortical de diaphyse ; et une taille
raffinée de 'élément de 1.5 mm dans la zone proximale corticale. Par conséquent, un
maillage plus raffiné a la zone du col fémoral avec une taille d’élément égale a 1 mm
pour obtenir une solution précise dans la zone de fracture. L'os spongieux a été maillé
avec la taille de I'’élément 4.5 mm, car il a moins d’influence sur la rigidité globale du
fémur. Cette convergence de maillage a été obtenue avec 134506 éléments et 226620
nceuds pour l'os du fémur de plus haute densité et 106139 éléments et 181628 nceuds

pour le fémur de plus faible densité.

IV.2.2 Matériaux

Les modules d’élasticité des modeles ont été assignés élément par élément. L'os est
considéré hétérogene et isotrope. Pour tous les modeles, un coefficient de Poisson de 0.3
a été affecté (Hambli et Allaoui, 2013). Les valeurs d’échelle de gris ont été obtenues a
partir des données CT. La relation entre I'HU et la densité osseuse a été supposée
linéaire (Schileo et al,, 2008b). Par conséquent, afin de produire des relations densité-
module pour des modeles d’os entier, plusieurs études ont extrapolé les fortes densités
aux faibles densités et ont utilisé des relations spécifiques a l'os cortical et a 'os
spongieux (Chapitre 2). Dans ce travail, les équations utilisées pour calculer le mode

d’Young du cortical et du spongieux (Morgan et al., 2003) sont les suivants :

pocr(g/cm®) = 0.007764 x HU — 0.056148 (1V-1)
Pasn(g/cm?®) = 0.877 X pycr + 0.0789 (IV-2)
Papp(g/cm®) = pasn /0.6 (1v-3)
E(MPa) = 6850 X pgpy (1v-4)
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Figure IV-3. Cartographie de la densité osseuse du fémur (sujet AA).

IV.2.3 Axes d’alignement, charge et conditions aux limites.

Pour déterminer I'impact de I'alignement des membres inférieurs sur 'amplitude des
contraintes et le facteur de risque, un protocole de charge correspondant a la position
debout sur les deux jambes a été modélisé, y compris la charge du poids a travers la téte
fémorale proximale a été choisi. Dans ce scénario, afin de simuler le mal-alignement du
fémur, il était nécessaire de désigner et d’identifier les axes mécaniques ou axes de
chargement du membre et du fémur. Bien qu’il y ait eu de nombreuses études,
I'alignement des membres inférieurs et leurs angles principaux ont été leur sujet,
d’autres études s’intéressaient aux méthodes de mesure. La radiographie de I'extrémité
inférieure entiere, est I'une des techniques habituellement cliniques pour déterminer
'alignement axial pris dans une position debout, ou la position couchée (Brouwer et al.,
2003; Nguyen et Shultz, 2007) en 2D. Dans les méthodes 3D, le modele reconstruit a
partir du scanner a été utilisé pour extraire les mesures d’alignement (Chen et al.,, 2010;
Subburaj et al,, 2010). L’axe mécanique du fémur AMF était considéré comme une ligne
3D reliant le centre de la téte du fémur et le centre du genou. Le centre de la téte
fémorale était supposé le méme que le centre de la sphere, lorsque le centre du genou
était approximatif au point mi-diaphysaire du condyle du fémur (Fig. [V-4). Cependant,
certains parametres géométriques ont été mesurés en utilisant la méthode décrite dans
la littérature. L’angle cervical entre la diaphyse et le col fémoral est formé par une ligne
passant par le centre du col fémoral et une autre ligne passant par le centre de la

diaphyse fémorale (Hagen et al,, 2014; Oh et al,, 2017). L’angle hanche-genou-diaphyse
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est formé par les deux axes du fémur, mécanique et anatomique (Morin et al., 2016).
Alors, la longueur du fémur a été mesurée par une ligne droite entre le centre de la téte

du fémur et le point mi- diaphysaire.

Axe mécanique du
membre inférieur Angle de charge,

Angle de charge, | « valgus »

« varus »

Load beal_ing «F» +i

V.

Axe du col Centrede la
fémoral téte fémorale

Angle cervical

Longueur de __ >
fémur

Hanche-genu-
diaphyse angle
Axe de la
diaphyse

—

Axe mécanique __|
de fémur \

: . |
(a) I(b) ©

Axe mécanique de fémur Axe mécanique de fémur Axe mécanique de fémur
« position varum » « position neutre» «position valgum »

Figure IV-4. Alignement et conditions aux limites appliquées au fémur. Dans la position
neutre, I'axe de chargement, I'axe mécanique de fémur et ’axe mécanique du membre
inférieur sont verticaux (angle 0°).

Afin de mesurer la résistance du fémur, 'extrémité distale du fémur était contrainte a
tous les degrés de liberté. Une charge de compression axiale a été appliquée a la téte
fémorale pour simuler la configuration de I'appui bipodal. Dans les positions debout en
deux jambes (Fig. [V-4), I'inclinaison de la force (F) varie en fonction des conditions de
mal-alignement. En position neutre ou normale, le vecteur de charge articulaire (F)
(verticalement) fait un angle de 0° ou 3° avec I'axe mécanique du membre inférieur
(automatiquement le méme angle que 'axe mécanique fémoral) (Paley, 2014). Afin de
réaliser les différents désalignements, le modele de référence était I'axe neutre, les cas
de varus et de valgus ont été obtenus en sélectionnant le centre de rotation de la téte du
fémur et en le faisant tourner dans le sens horaire ou antihoraire dans le plan coronal,
axe vertical). La direction et la position de la charge ont été définies comme illustré dans
la Figure IV-4. Pour explorer l'effet du mal-alignement, dans le présent travail, une
amplitude égale de charge a été appliquée a toutes les configurations, a laquelle on croit
initier la fracture en générant des variations de contrainte dans la région proximale

fémorale ou la région de la diaphyse.
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IV.2.4 Post-traitement

Les modeles EF statiques ont été analysés pour évaluer les contraintes fémorales
ainsi pour estimer les forces de rupture. La méme ampleur de la charge a été appliquée a
toutes les configurations pour explorer I'effet du mal-alignement, qui est censé initier la
fracture en générant des variations de contrainte dans la région fémorale la plus fragile.
Dans la présente étude, I'analyse mécanique était basée sur la visualisation et
I'extraction des données de contraintes. Le critere de von Mises (o)) est largement
utilisé pour prédire la rupture dans les analyses biomécaniques par éléments finis, mais
le critére de von Mises ne permet pas de considérer la différence entre la rupture en
compression et la rupture en traction. C’est pourquoi on a préféré d’utiliser le critere des
contraintes principales pour déterminer la résistance a la traction et a la compression

des régions proximales et diaphysaires.

Bien que, la prédiction de la force de fracture et le site de la rupture aient été basés
sur le critére de la théorie de rupture de contrainte principale maximale. La fracture
d’un certain élément a été définie comme se produisant lorsque la contrainte maximale
de I'élément dépassait sa limite élastique. L'indicateur de risque de fracture du fémur
proximal et I'indicateur de risque de fracture du fémur de la diaphyse ont été utilisés
pour toutes les configurations de charge, permettant de comprendre l'effet des
variations anatomiques des fémurs, leurs propriétés matérielles et le mécanisme de la
fracture au fémur proximal ou a la diaphyse. Les indicateurs de risque de fracture de
traction et de compression des régions fémorales proximales et de la diaphyse étaient le
rapport entre la contrainte ultime (maximale) osseuse et la contrainte limite et peuvent

étre exprimés comme suit :

C .

IRFC = Zmret (IV-5)
y,Ppl
T

[RFT = maxppl (IV-6)
Jy,Ppl

Pour une investigation plus approfondie, la propagation de la fracture a été étudiée et
la force de fracture a été estimée en fonction de 'alignement de I'axe mécanique de
fémur. Parmi les différentes techniques numériques utilisées pour modéliser I'évolution

de la fracture dans le fémur, nous avons choisi la dégradation des propriétés mécaniques
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par croissance incrémentielle de fissures (Hambli et Allaoui, 2013; Marco et al.,, 2018).
Pour estimer la force de fracture et prédire la propagation des dommages pour les cinq
fémurs, une condition de limite de force simulée a été appliquée par incréments de 50 N
a la surface de la téte fémorale. Apres chaque étape de chargement, les éléments ayant la
contrainte principale op,,dépassant la limite d’éelasticité (oy p,;) ont subi une rupture en
attribuant un tres petit module d’Young de (1 MPa). La relation utilisée entre la limite
élastique en compression J,E‘Ppl et p,sn proposée par (Kheirollahi and Luo, 2015) est

présentée comme suit:

0 pp1 = 116p2% (MPa) (1v-7)
Et la limite d'élasticité en traction (Faisal and Luo, 2016) est

0y pp1 = 0.80y p (IV-8)

La rigidité du modele a été ensuite mise a jour, la charge a été augmentée et le modele
a été résolu a nouveau jusqu’'a ce que la courbe charge-déplacement obtenue par QCT /
AEF atteigne un certain palier. Afin d’avoir cette courbe, une combinaison entre un

programme en MATLAB et le programme ANSYS a été utilisée.

IV.3 RESULTATS

L’alignement du membre inférieur influence la répartition des contraintes dans le
fémur sous la configuration de chargement en appui bipodal. La déformation du défaut
d’alignement influe, aussi, le risque de fracture, la valeur de rupture de la charge et

I'emplacement de la fracture.
IV.3.1 Distribution des contraintes

Les premiers résultats indiquent que les contraintes varient en fonction de 'angle
d’inclinaison du fémur par la contribution de I'axe porteur ou I'axe mécanique. La Figure
[V-5 montre la variation des contraintes de von Mises pour tous les sujets. Les courbes
montrent une certaine diminution de la contrainte en augmentant 'angle du valgus par
rapport a la position neutre. L’augmentation des contraintes en augmentant I'angle de
varus par rapport a la position neutre est trés remarquable. La valeur de contrainte

maximale moyenne de von Mises était de 9.53 (ET = + 2.52) MPa pour I'angle 0° tandis
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que la valeur de contrainte maximale moyenne de von Mises était de 1.63 (15.47 MPa,

ET = 5.68) fois plus élevée pour I'angle 10° et la valeur de contrainte presque deux fois

(1.88 fois) (17.96 MPa, ET = 4.87) plus élevé pour I'angle -10° (Tableau IV-2).

Contrainte maximale de von Mises
(MPa)

-15

(a)

Varus

-10

-5

25

20

0

5

Angle varus_valgus (deg)

Sujet AA
Sujet BB

——Sujet CC

10

Sujet DD
Sujet EE

15

Moyenne des contraintes maximales

de von Mises (MPa)

-15

(b)

-10
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Angle varus_valgus (deg)

25
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15

10

0

0

5

10

15

Figure IV-5. Contraintes maximales de von Mises en fonction de I'angle de varus/valgus

Tableau IV-2. Les moyennes de contrainte maximale de von Misesess (MPa), (fémur
entier), dans tous les chargements de varus/valgus pour les cinq sujets.

Contraintes maximales de von Mises ( MPa)

Angle(deg)

-10

-6

-5

-4

-3

-2

-1

0

1

2

3

4

10

Rang

11.57-
23.06

10.67-
21.49

9.77-
19.91

8.92-
18.32

8.098-
16.73

7.27-
15.14

6.444-
13.76

6.23-
13.44

6.115-
13.12

5.99-
12.79

5.86-
1247

5.74-
12.13

5.61-
11.80

5.48-
11.61

6.30-
13.31

7.15-
15.02

7.83-
16.72

7.61-
18.42

7.67-
20.12

8.49-
21.81

9.31-
23.50

Moyenne

17.96

16.69

15.41

14.14

12.93

11.87

10.99

10.26

10.02

9.78

9.53

9.29

9.33

9.48

9.99

10.60

11.22

12.15

13.15

14.31

15.47

ET

4.87

4.58

4.30

3.99

3.62

3.20

3.02

2.75

2.67

2.60

2.52

2.45

2.37

2.56

2.81

3.33

3.97

4.51

5.03

5.35

5.68

Pour le fémur du sujet AA, la contrainte maximale de von Mises des 21 cas pendant la

position debout sur les deux jambes est montrée sur les Figures [V-6 et [V-7. On peut

observer que la région du col fémoral a recu des contraintes plus élevées que la région

de la diaphyse ou I'angle de valgus/varus est environ de -5° a 5°. Les valeurs maximales

de la contrainte de von Mises sont situées dans la partie inférieure du col fémoral dans la

plupart des configurations angulaires ou I'angle de valgus/varus était proche de la

position neutre. Cependant, en augmentant la valeur absolue de I'angle de direction

(valgus/varus) de la charge, la contrainte augmente et change '’emplacement sur la

diaphyse. Par contre, le profil de contraintes était presque similaire chez tous les sujets

étudiés.
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Figure IV-6. Contraintes maximales de von Mises du fémur entier pour le sujet AA. Angles
valgus/varus : de-5°¢ a 5.

D’autre part, le changement de la répartition des contraintes et la localisation de la
contrainte maximale au niveau de la diaphyse en fonction des angles peuvent étre
observés sur les Figures V-6 et [V-7. La contrainte maximale était localisée au niveau du
coté médial de la diaphyse en configuration de varus, cependant la configuration de

valgus transfert la contrainte maximale sur le c6té latéral de la diaphyse.
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Figure IV-7. Contraintes maximales de von Mises du fémur entier pour le sujet AA. Angles
valgus/varus: de -10°a -6° et de 6° to 10e.

Les contraintes principales maximales et minimales pour le fémur du sujet AA sont
présentées dans la Figure IV-8. La contrainte principale minimale est plus élevée et
souvent localisée au niveau inférieur du col fémoral lorsque la contrainte principale
maximale est localisée a la partie supérieure du col dans les configurations de -5° a 5° de
I'angle valgus/varus. Cependant, en augmentant la valeur absolue de l'angle de
valgus/varus, la contrainte principale maximale change la localisation a la région

diaphysaire.
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Figure IV-8. Contraintes principales du fémur entier pour le sujet AA. Angles valgus/varus
de -10° a 10e.
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Pour mieux comprendre l'effet du mal-alignement valgus/varus et le mécanisme
de la fracture fémorale de la hanche, le fémur proximal et la diaphyse ont été analysés
séparément. Les Figures [V-9 et [V-10 montrent la configuration valgus/varus a -10°, -5°,
59, 10° et la configuration en position neutre 0° du méme fémur (sujet DD). La Figure IV-
9 présente les contraintes dans la partie proximale. Dans toutes les configurations, les
surfaces supérieures et inférieures du col fémoral subissent respectivement des
contraintes de traction et de compression. Sous la méme charge mais avec une direction
d’angle différente, la contrainte principale maximale globale était localisée au méme
cortex supérieur du col fémoral dans tous les modeles lorsque la contrainte principale

minimale était localisée au méme cortex inférieur du col fémoral.
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S 10678 90257 27 5926 45033
c o 9,230 78033 64334 51096 3868
= ® 78012 6581 54186 42067 33
= 63628 53586 44038 1408 2508
3 g~ 4943 41363 3389 2678 1927
ER 3485 20139 23 1857 137
T £ LU75 1,6916 1359 1,049 069238
= 060912 046922 034465 1% 00573
g -0,82929 Min -0,75313 Min -0,67014 Min - _0,58006 Min -0,57793 Min
O - o
9
g 066429 Mex 053109 Max 045824 Max 038178 Max 030201 Max
-6 109 -1,409 L -0.%628 -085015
c o 380 308 2605 23543 200
=™ Su8 4180 4260 3 3158
=3 = 7168 6556 S 5000 43067
B s 4153 4366 48 54585 54568
= o 1010 L T 6611
'E E 308 188 0569 -91%46 26
= 1504 64 A8 10563 49153
c 1007 M 15416 Min 1372Min 11,931 Min 10,067 Min
Q
(&)

Figure IV-9. Contraintes principales du fémur proximal pour le sujet DD.

Tableau IV-3. Les moyennes des contrainte principales de fémur proximal, dans tous les
chargements de varus/valgus pour les cinq sujets.

Contraintes principals (MPa)

Angle(deg) | 30 | 9 | 8 | -7 | 6 | 5 | 4 | 3| -2|-1] o0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 | 10
Rang(abs) [17.00-[16.69-[16.38-[16.06-[15.74-|15.41-[15.08-[14.75-[ 14.41-[ 14.06-|13.72-{13.36-| 13.01-[12.65- [ 12.29-| 11.93-[ 11.56- 11.19- [ 10.82-[ 10.44-{ 10.06-
e 7.78 | 7.64 | 7.50 | 7.36 | 7.22 | 7.07 | 693 | 6.78 | 6.63 | 6.47 | 632 | 6.16 | 6.01 | 585 | 5.68 | 5.52 | 538 | 5.24 | 4.87 | 4.86 | 4.72
E Moyenne |15 gg|.12.64|-12.40|-12.15(-11.90|-11.65|-11.39|-11.13|-10.87|-10.61|-10.34/-10.08| -9.80 | -9.53 | -9.25 | -8.98 | -8.70 | -8.42 | -8.12 | -7.83 | -7.55
= [T 3.56 | 3.50 | 3.43 | 3.37 | 3.30 | 3.23 | 3.16 | 3.09 | 3.02 | 2.95 | 2.88 | 2.80 | 2.73 | 2.66 | 2.58 | 2.51 | 2.43 | 2.35 | 2.29 | 2.22 | 2.13
Rang 6.00- | 5.76- | 5.53- | 5.29- | 5.05- | 4.81- | 4.61- | 4.40- | 4.21- | 4.01- | 3.82- | 3.63- | 3.46- | 3.28- | 3.11- | 2.94- | 2.76- | 2.59- | 2.60- | 2.32- | 2.30-
TE 17.98 [ 17.29 [ 16.60 | 15.92 | 15.27 | 14.64 | 14.01 | 13.38 | 12.75 | 12.14 [ 11.53 | 10.93 | 10.33 | 9.77 | 9.23 | 8.71 | 819 | 7.69 | 7.19 | 6.71 | 6.24
% Moyenne |11,18|10.78(10.39| 9.99 | 9.60 | 9.21 | 8.83 | 8.45 | 8.08 | 7.70 | 7.33 | 6.95 | 6.59 | 6.23 | 5.87 | 5.52 | 5.18 | 4.83 | 4.50 | 4.20 | 3.97
= [T 439 | 422 | 4.06 | 3.90 | 3.75 | 3.61 | 3.46 | 3.32 | 3.17 | 3.04 | 290 | 2.77 | 2.64 | 2.52 | 2.41 | 231 | 2.22 | 213 | 2.04 | 1.92 | 1.73
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La valeur de contrainte au niveau du fémur proximal varie en variant I'angle
varus/valgus. On peut observer la contrainte absolue la plus faible a 'angle 10° et la
contrainte absolue la plus élevée a l'angle -10°. La valeur moyenne de contrainte
principale maximale du fémur proximal était de 11.18 (ET = + 4.39) MPa pour -10¢, et
diminuait a 7.33 (ET = + 2.90) pour 0° et diminuait a 3.97 (ET = £+ 1.73) pour 10°. De
plus, la valeur moyenne absolue de contrainte principale minimale du fémur proximal
était de 12.88 (ET = + 3.56) pour -10°, et diminuait a 10.34 (ET = £ 2.88) pour 0° et
diminuait a 7.55 (ET = £ 2.13) pour 10° (Tableau IV-3).
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Figure IV-10. Contraintes principales de la diaphyse fémorale pour le sujet DD.

Comme le montre la Figure [V-10, la cartographie des contraintes est différente dans
la région de la diaphyse. La valeur absolue la plus élevée de contrainte est localisée aux
angles 10° et -10° et diminue a mesure que I'angle se rapproche de I'angle 0°. Sous la
méme charge, et dans la configuration de direction de varus, la contrainte principale
maximale était localisée au niveau du cortex latéral de la diaphyse fémorale lorsque la
contrainte principale minimale était localisée au niveau du cortex médial de la diaphyse
fémorale. Au contraire, sous le chargement de valgus, la contrainte principale maximale
était localisée au niveau du cortex antéro-médial de la diaphyse fémorale lorsque la

contrainte principale minimale était localisée au niveau du cortex postéro-latéral de la
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diaphyse fémorale. De plus, la contrainte maximale était localisée a la région proximale

de la diaphyse dans la position neutre et changeait la localisation en la région distale de

la diaphyse aux angles de valgus ou de varus.

Les contraintes au niveau de la diaphyse fémorale évoluent en faisant varier I'angle
de varus ou de valgus. L’analyse sensible a montré que la diminution de I’angle en varus
de 0° a -10° augmente la valeur absolue de la valeur moyenne de la contrainte principale
minimale et la valeur moyenne de la contrainte principale maximale du fémur proximal
de 6.81 (ET =+ 1.56) MPaet4.77 (ET =+ 1.52) MPa a 18.29 (ET =+ 5.01)) MPa et 14.01
(ET = £ 4.73) MPa respectivement. Aussi, en augmentant I'angle en valgus de 0° a 109, la
valeur moyenne absolue de la contrainte principale minimale et la valeur moyenne de la
contrainte principale maximale du fémur proximal augmentent respectivement a 15.82

(ET = +5.20) MPa et 10.13 (ET = + 2.01) MPa (Tableau [V-4).

Tableau IV-4. Les moyennes des contraintes principales de la diaphyse fémorale, dans
tous les chargements de varus/valgus pour les cinq sujets.

Contraintes prinicipales( MPa)

|Angle(deg) | -10 -9 -8 -7 -6 -5 -4 -3 -2 -1 0 1 2 3

16.56-|17.67-
8.457 | 9.303

-11.04(-12.22(-13.41|-14.62|-15.82
501 | 470 | 441 | 412 | 381 | 349 | 3.17 | 276 | 219 | 1.73 | 1.56 | 1.64 | 2.09 | 2.71 | 3.38 | 3.76 | 4.03 | 4.30 | 4.59 | 4.89 | 5.20

Rang 9.72- | 8.94- | 7.92- | 7.32- | 6.71- | 6.10- | 5.58- | 5.07- | 4.37- | 3.84- | 3.32- | 2.81- | 2.42- | 2.82- | 2.73- | 2.69- | 3.69- | 4.54- | 5.36- | 6.21- | 7.11-
19.65 [ 18.23 | 16.80 | 15.37 | 13.94 | 12.5 | 11.05 | 9.608 | 8.409 [ 7.311 | 6.567 | 5.821 | 5.209 | 4.755 [ 4.299 | 4.884 | 6.271 | 7.656 | 9.039 [ 10.53 | 12.16

Moyenne |14.01|12.77(11.54(10.52( 9.58 | 8.67 | 7.77 | 6.89 | 6.07 | 5.36 | 4.77 | 4.28 | 3.85 | 3.60 | 3.44 | 3.88 | 5.10 | 6.35 | 7.61 | 8.87 |10.13
ET 4.73 | 4.56 | 4.40 | 4.08 | 3.67 | 3.27 | 2.85 | 243 | 2.06 | 1.76 | 1.52 | 1.36 | 1.23 | 0.87 | 0.61 | 0.81 | 1.03 | 1.26

Rang( abs) |23.17-121.59-120.03-|18.46-|16.88-| 15.30-| 13.71-|12.12-110.64-|9.318-|8.457-|8.438-9.412-|10.40-|11.39-(12.38-| 13.37-| 14.36-| 15.44-

11.73 [10.82 [ 9.911 | 8.993 | 8.132 | 7.301 | 6.468 | 5.869 | 5.576 | 5.281 | 4.987 | 4.821 | 4.690 | 4.569 | 4.496 [ 5.188 | 5.907 | 6.759 | 7.609
Moyenne |-18.29(-16.99(-15.69(-14.39(-13.10(-11.81|-10.51| -9.27 | -8.29 | -7.44 | -6.81 | -6.92 | -7.44 | -8.06 | -8.79 | -9.87
ET

Minimale

Maximale

1.50 | 1.75 | 2.01

D’une autre maniere dans les deux régions (fémur proximal et fémur diaphysaire), la
contrainte de compression (contrainte principale minimale) est supérieure a la

contrainte de traction (contrainte principale maximale) dans la majorité des cas (Fig. [V-
11).
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Figure IV-11. Contraintes principales pour tous les sujets a toutes les configurations de
mal-alignement.

IV.3.2 Risque de fracture de toutes les configurations de mal-

alignement.

Pour étudier l'effet du mal-alignement sur le risque de fracture du fémur, les
indicateurs de fracture et les limites d’élasticité en traction et en compression pour le
fémur proximal et la diaphyse ont été calculés séparément. Les distributions de
lindicateur de risque de fracture de compression IRF§ et de l'indicateur de risque

fracture de traction IRF} aux aspects supérieur et inférieur (et vice-versa) du fémur
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proximal (col) ont été montrées, et comparées dans la Figure [V-12 pour toutes les

configurations de position bipodale.
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Figure IV-12. Indicateurs de risque de fracture du fémur proximal pour tous les sujets
dans toutes les configurations.

La valeur moyenne d’ IRFS au niveau du fémur proximal varie de 0.149 (ET= *
0.043) 2 0.088 (ET = + 0.024) aux aspects inférieurs, et la valeur moyenne d’ IRFY, varie
de 0.190 (ET = = 0.053) a 0.066 (ET = * 0.020) aux aspects supérieurs, ce qui indique
souvent l'initiation de la fracture de la hanche chez les personnes agées. L'indicateur de
risque de fracture des épiphyses fémorales proximales change inversement avec la
direction de I'angle. L'IRF était le plus élevé a I'angle -10° (varus) et le plus bas a I'angle

100 (valgus) (Tableau IV-5).
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Tableau IV-5. Les moyennes d’'indicateur de risque de fracture de fémur proximal, dans
tous les chargements de varus/valgus pour les cinq sujets

Indicateur de risque de fracture IRF

|Angle(deg) | -10 9 -8 -7 -6 -5 -4 -3 -2 -1 0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
£ [Rang 0.101-{0.099-(0.098-|0.096- [0.095-|0.093-(0.090-|0.088- [ 0.086-|0.084-|0.081-|0.079-(0.077-{0.076-|0.074-|0.072-|0.070-|0.068-|0.067- | 0.065-| 0.063-
a‘ .01910.1880.185 | 0.182 ] 0.179 [ 0.175 | 0.172 [ 0.169 | 0.165 | 0.162 | 0.158 | 0.155 | 0.151 | 0.148 [ 0.144 | 0.140 | 0.136 | 0.132 [ 0.129 | 0.125 | 0.121
E Moyenne (0.149|0.146 (0.143| 0.14 |0.137|0.134(0.131|0.128(0.125|0.122(0.119|0.116 (0.113|0.110|0.106 | 0.103 | 0.100 | 0.097 | 0.094 | 0.091 | 0.088
E ET 0.043 | 0.042 | 0.041 | 0.040 | 0.039 | 0.039 | 0.038 | 0.037 | 0.036 | 0.035 | 0.034 | 0.033 | 0.032 | 0.031 | 0.030 | 0.029 | 0.028 | 0.027 [ 0.026 | 0.025 | 0.024

Rang 0.118-]0.114-{0.109-|0.105-(0.101-|0.097-|0.093-|0.089- [ 0.085-|0.081-|0.077-]0.073-(0.069-|0.066-|0.062-|0.058-|0.054-(0.050-|0.052- | 0.047-| 0.046-
= 0.252 | 0.242 | 0.233 | 0.223 | 0.213 [ 0.204 | 0.196 [ 0.187 | 0.178 | 0.170 | 0.162 | 0.154 | 0.146 | 0.138 [ 0.130 | 0.122 | 0.114 | 0.107 | 0.100 | 0.093 | 0.088
=}
§ Moy 0.190] 0.184{ 0.177| 0.170| 0.163] 0.157| 0.150| 0.144{ 0.137| 0.131] 0.124) 0.118| 0.111| 0.105 0.098] 0.092| 0.086| 0.080| 0.075| 0.069 0.066
[

T 0.053] 0.051] 0.049 0.047| 0.044] 0.042] 0.040| 0.039 0.037] 0.035[ 0.033] 0.032] 0.030] 0.029] 0.028] 0.026] 0.025 0.024 0.022| 0.022] 0.020]

Pour tous les cas (5 fémurs), les indicateurs de risque de fracture IRF basés sur le

critere de contrainte principale ont été calculés pour la diaphyse du fémur pendant la

position debout en tenant compte du mal-alignement représenté par l'inclinaison ou la

direction de la charge. Les indicateurs de risque de fracture calculés sont présentés sur
la Figures [V-13.
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Figure IV-13. Indicateurs de risque de fracture de la diaphyse fémorale pour tous les

sujets dans toutes les configurations.
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Comme le montrent le Tableau V-4 et la Figure 1V-13, I'indicateur de risque de
fracture IRF de la diaphyse fémorale avait un profil différent de celui de I'épiphyse
proximale de fémur. Aux extrémes de la déformation qui ont été étudiés, le mal-
alignement du varus et le mal-alignement du valgus ont provoqué une augmentation de
I'indicateur de risque de fracture de la diaphyse. La plus grande déformation de varus
simulée (-10°) a provoqué un indicateur de risque de fracture de la diaphyse

généralement plus grand que la plus grande déformation de valgus analysée (10°).

L’'indicateur de risque de fracture IRF de la diaphyse fémorale varie
proportionnellement avec la valeur absolue de l'angle de direction. L’'indicateur de
risque de fracture IRF était le plus élevé a I'angle -10° (varus) et a I'angle 10° (valgus).
L’analyse a montré que 'augmentation de I'angle de valgus de -10° a 0° diminuait la
valeur moyenne de I'indicateur de risque de fracture de compression IRFS, et la valeur
moyenne de I'indicateur de risque de fracture de traction IRFy, de 0.131 (ET = 0.036)
a0.051 (ET=+0.008) etde 0.122 (ET =+ 0.031) 2 0.043 (ET = = 0.010), respectivement.
L’augmentation de l'angle valgus de 0° a 10° a augmenté la valeur moyenne de
I'indicateur de risque de fracture de compression et la valeur moyenne de I'indicateur de
risque de fracture de traction est passée de 0.051 (ET = + 0.008) a 0.101 (ET = * 0.039)
et de 0.043 (ET =+ 0.010) a 0.090 (ET = * 0.024), respectivement. En d’autres termes,
I'indicateur de risque de fracture du fémur proximal et I'indicateur de risque de fracture

de la diaphyse ont montré la méme tendance pour tous les fémurs.

Tableau IV-6. Les moyennes d’indicateur de risque de fracture de la diaphyse fémorale,
dans tous les chargements de varus/valgus pour les cinq sujets.

Indicateur de risqué de fracture IRF

|Angle(deg)( -10 -9 -8 -7 -6 -5 -4 -3 -2 -1 0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

£ |Rang 0.084-(0.077-10.070-{0.064-|0.058-{0.052-|0.050-0.049- [0.047-|0.045-|0.043-|0.041-|0.040- | 0.038-|0.036- | 0.040- [ 0.045-|0.051-|0.056- [ 0.061-|0.065-

A 0.163 | 0.152 { 0.140 | 0.128 | 0.115] 0.104 | 0.093 | 0.082 | 0.071 | 0.063 | 0.060 | 0.059 [ 0.067 | 0.079 | 0.090 | 0.111 ] 0.113 | 0.125 | 0.137 | 0.148 | 0.160

«

E Moyenne |0.131(0.122(0.112|0.103(0.093|0.084 (0.075(0.067 | 0.06 (0.054|0.051(0.051(0.053|0.055(0.058|0.066|0.072| 0.08 |0.087|0.095|0.101

5 ET 0.036 | 0.034  0.032| 0.029 | 0.026 | 0.024 | 0.02 [0.016|0.011 | 0.008 | 0.008 | 0.008 | 0.012 | 0.017 | 0.023 | 0.03 | 0.029 | 0.031 | 0.033 | 0.035 | 0.039
Rang 0.085-(0.080-|0.075-{0.070-|0.064-{0.059-|0.054-0.049- [ 0.043-|0.038-|0.034-|0.029-|0.029-|0.028-|0.026- | 0.028- [ 0.032-| 0.041-|0.051- [ 0.060-|0.064-

0.157 | 0.146 [ 0.134 | 0.123 | 0.111 ] 0.100 | 0.089 | 0.080 | 0.071 | 0.062 | 0.055| 0.051 [ 0.047 | 0.043 | 0.052 | 0.063 | 0.074 | 0.085 | 0.097 | 0.109 | 0.121
Moyenne |0.122(0.113(0.104|0.095(0.086|0.077 (0.069 (0.061 | 0.054 | 0.048|0.043|0.039(0.037|0.036(0.036 |0.038|0.047 | 0.058|0.069 | 0.080 | 0.090

Tension

ET 0.031{0.029 | 0.026 | 0.023 | 0.021| 0.018 | 0.016 | 0.015| 0.014 | 0.011 | 0.01 | 0.009 | 0.007 | 0.006 | 0.010 | 0.014 | 0.015| 0.017 | 0.018 | 0.020 | 0.024
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IV.3.3 Charge de fracture et site de fracture

Un autre ensemble de résultats a été obtenu a partir des analyses linéaires. Les

déplacements nodaux moyens de tous les nceuds de la téte fémorale a chaque étape ont

éte calculés et les diagrammes charge-déplacement ont été obtenus pour chaque sujet.

Le modele EF a estimé la charge de fracture de tous les sujets sous la configuration de

chargement d’appui bipodal. Alors que le site de fracture et la forme ont été localisés

selon la configuration valgus / varus.
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Figure IV-14. A gauche.(e). La courbe force-déplacement d’AEF pour tous les sujets avec
progression de fracture. Au point a, initiation de chargement. Au point b, la limite
d’élasticité est atteinte. La rupture se produit au point c. Au point d, I'os est complétement

cassé. A droite (f), le modéle EF de fracture pour le sujet AA.

La Figure IV-14 montre la courbe charge-déplacement obtenue par I'analyse

d’éléments finis. L’analyse tridimensionnelle par EF a estimé la distribution des
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déplacements dans le fémur et les forces de rupture de tous les sujets en position neutre.
La charge maximale dans ces diagrammes a été considérée comme la résistance ultime
de fémur. La limite élastique a été estimée de 2880 N (ET = + 824.31) tandis que la
charge de rupture était de 3500 N (ET = £ 735.69). D’autre part, la charge de rupture
variait considérablement entre les cinq sujets lorsque les conditions de chargement a
I'alignement anatomique des sujets étaient les mémes (position neutre). Alors que la

fracture était située au niveau du fémur proximal (col fémoral) dans tous les modeles.

Les valeurs de la force de fracture estimées pour les cinq sujets a différentes
directions de charge angulaire ont été illustrées aux Figures [V-15 a [V-19. Les deux plus
grands résultats observés étaient le changement de valeur de la charge de rupture avec
le changement de 'angle ainsi 'emplacement de la fracture. La variation du mal-
alignement varus/valgus a entrainé une modification de la charge de rupture fémorale.
L’augmentation du mal-alignement dans le varus conduisait généralement a une
augmentation de la rupture de la charge au niveau de la hanche, tandis que
I'augmentation du mal-alignement dans le valgus entrainait généralement une baisse de

la charge au niveau du fémur proximal.
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Figure IV-15. Sites de fracture et courbes force-déplacement pour les angles de charge : -
10°,-5° 0°, 5° 10° (sujet AA).
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Figure IV-16. Sites de fracture et courbes force-déplacement pour les angles de charge : -
10°,-5°, 0°, 5°,10° (sujet BB).
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Figure IV-17. Sites de fracture et courbes force-déplacement pour les angles de charge : -
10°,-5°, 0°, 5°, 10° (sujet CC).
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Figure IV-18. Sites de fracture et courbes force-déplacement pour les angles de charge : -
10°,-5°, 0°, 5°, 10° (sujet DD).
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Figure IV-19. Sites de fracture et courbes force-déplacement pour les angles de charge: -
10°,-5°, 0°, 5°,10° (sujet EE).
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Les variations du mal-alignement varus/valgus a également entrainé une réponse
trés individuelle dans I'emplacement de la fracture. Les déviations par rapport a
I'alignement normal ont provoqué une modification du site de fracture. Des
déformations du valgus de 10° ont entrainé un changement de site de fracture de la
hanche a la diaphyse chez les sujets AA, CC et EE, tandis qu’au sujet CC, une fracture de la
hanche et une fracture de la diaphyse ont été déterminées pour des déformations en
varus de -10°. Chez les sujets BB, CC et EE, une association entre la fracture de la hanche
et la fracture de la diaphyse est remarquable a I’angle de 10°. Cependant, la fracture de la

diaphyse se situait au niveau de la partie distale de la diaphyse dans tous les modeles.

IV.4 DISCUSSION

La prédiction de la réponse mécanique du fémur personnalisé du patient a diverses
conditions de charge est d’'une importance clinique majeure en orthopédie. De plus, la
restauration de I'axe mécanique neutre améliore la durabilité de I'implant et la fonction
du patient apres la chirurgie. Presque toutes les études publiées se sont concentrées sur
la simulation d’une seule condition de chargement, imitant soit la phase d’appui mono-
podal de la marche, soit une chute non protégée sur le coté. Par conséquent, il est
nécessaire de concentrer l'investigation sur l'influence du mal-alignement. Dans notre
étude, les modeles éléments finis basés sur CT scan ont été créés pour analyser le
transfert de charge et évaluer le risque de fracture du fémur afin d’estimer le type de
fracture fémorale dans une position bipodale en configuration de charge de varus et de

valgus.

L’étude a montré que le mal-alignement peut changer le transfert de la charge. La
modélisation par éléments finis a inclus la personnalisation des propriétés mécaniques
de l'os. Néanmoins, le modele EF personnalisé a prédit la charge de rupture. Les
résultats numériques montrent l'influence des déformations d’alignement, ainsi, elle
révele que la trajectoire de la fissure initiale obtenue varie suivant 'angle d’inclinaison
des fémurs. Un point important dans cette étude était I'implication de I'angle entre I'axe
meécanique fémoral et 'axe mécanique du membre inférieur sur les fractures atypiques

du fémur.
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IV.4.1 Risque et site de fracture du fémur en configuration

neutre (normale)

Plusieurs aspects concernant I'ampleur et la distribution des contraintes des cas
examinés méritent d’étre soulignés. Des analyses biomécaniques des contraintes ont été
menées pour étudier les effets des facteurs d’alignement des membres inférieurs sur la
répartition relative des contraintes de fémur. Tout d’abord, la distribution des
contraintes dans la position normale ou I'axe mécanique du fémur avait la méme
trajectoire de 'axe de charge (angle = 0°) a montré que la contrainte maximale de von
Mises est a la région proximale de fémur. Dans 'anatomie moyenne du fémur proximal,
la concentration de contrainte produite a la racine inférieure du col fémoral était la
contrainte en mode compressif, tandis que la concentration de contrainte s’est produite
a la racine supérieure du col du fémur était la contrainte en mode de traction.
L’emplacement des profils de contraintes produits dans ces modeéles était tres similaire
a celui obtenu dans des études antérieures de chargement vertical, (Cristofolini et al,,
2007; Faisal et Luo, 2016). Dans chaque position, le profil des contraintes indiquait que
'aspect supérieur du col fémoral et I'aspect antérolatéral de la diaphyse étaient sous

tension.

Par ailleurs, en ce qui concerne '’emplacement de la fracture en position neutre, tous
les modeles de tous les sujets ont été fracturés au niveau du col fémoral, indiqués par
I'indicateur de risque de fracture IRF et confirmés par le modele de fracture en utilisant
le critere des contraintes principales (Tableau V-3, 1V-4 et Figure [V-14). La valeur
moyenne de l'indicateur de risque de fracture du col fémoral est deux fois plus grande
que la valeur moyenne au niveau du fémur distal et la valeur moyenne d’indicateur IRF
est élevée dans le cortex supérieur du col fémoral. Plusieurs travaux ont chargé le fémur
en tenant compte de I'axe de la diaphyse fémorale pour simuler la fracture proximale et
d’autres investigations ont utilisé 'axe mécanique du fémur comme référence de la
présentation du chargement. Pour comparer nos résultats aux travaux de littératures
nous devrions avoir a considérer I'anatomie, la géométrie et les parametres pris pour la
conception de I'axe de charge du fémur. Par exemple, I'angle entre 'axe mécanique et
I'axe anatomique du fémur est généralement de 7 + 2° (Subburaj et al,, 2010) et 'axe
mécanique de I'extrémité inférieure correspond a une pente d’environ 3° par rapport a

celle de I'axe vertical (Cherian et al., 2014; Luo, 2004).
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Dans cette analyse par éléments finis, la force ultime fracturant le fémur a été prise
comme la valeur maximale de la courbe force-déplacement (Fig. [V-15). La force
numérique ultime moyenne a la position neutre était de 2880 + 824.31 N (plage : 2200-
4500 N) pour les configurations d’appui bipodal. Ces résultats sont comparables a ceux
rapportés dans la littérature. Des études d’analyse de compression quasi-statique uni-
axiale menées par Cristina Falcinelli et al (Falcinelli et al.,, 2014), réalisée sur 55 fémurs
(22 cas et 33 contrdles), chargées a 0° dans le plan coronal, ont donné des forces de
rupture de 'ordre de 1299 - 10 024 N. Aussi, Masahiko Bessho et al (Bessho et al,, 2004)
ont trouvé sous des conditions identiques (charge en direction d’axe mécanique) que la
force de fracture est dans un rang de 1875- 3375 N pour les patients avec une fracture

de la hanche et dans une gamme de 4375 a 5875 N pour ceux de volontaires normaux.

IV.4.2 Risque et site de fracture du fémur en configurations

valgus/varus

Les modeles d’éléments finis EF des fémurs sous une condition de charge de valgus
ou de varus ont été comparés a la condition de charge neutre pendant une configuration
d’appui bipodal. Relativement a la position neutre, les configurations de valgus et de
varus augmentent la contrainte maximale de von Mises. En outre, la plupart des modeles
en configuration de varus et de valgus entre -5 et 5 avaient tendance a concentrer la
contrainte dans la région inférieure du col fémoral (Figs. [V-6 et 1V-7), tandis que les
modeles en position de varus inférieur a -5° et en position valgus supérieur a 5° la

contrainte la plus élevée était dans la région de la diaphyse.

IV.4 2.1 Risque de fracture du fémur proximal

En ce qui concerne le fémur proximal, la contrainte la plus élevée a été montrée a
I'angle -10° et diminue progressivement en augmentant la direction de l'angle. Le
changement de la direction de la charge augmente les contraintes dans certaines régions
et les réduit dans d’autres. Si ces changements sont importants, ils peuvent entrainer un
remodelage osseux adaptatif. Vincenzo Filardi (Filardi, 2015), a étudié le stress-
shielding et leur influence sur l'intégrité et la résistance des os en présence de 4° de
varus ou de valgus du genou et leurs positionnements dans le membre entier. Les
résultats des contraintes équivalentes de von Mises révelent deux importants pics sur la

hanche du fémur atteinte par les configurations en valgus et en varus. La valeur
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moyenne de contrainte de von Mises a la position normale, dans cette étude était de 0.28
celle de obtenue dans ce travail. Cependant, diverses études ont confirmé I'influence de
la condition de charge et les conditions aux limites dans la réponse des contraintes dans
le fémur. L’étude EF de Latif Aghili et al (Latif Aghili et al., 2015) indique qu'’il existe deux
régions critiques. Dans la charge d’appui monopodal, les contraintes les plus élevées
étaient localisées au milieu dans la région de la diaphyse et la seconde dans le col
fémoral, et montraient que le modele du demi-fémur présentait une contrainte plus

élevée que le modele de fémur entier.

Dans cette étude, la réponse du fémur entier en prenant son axe mécanique comme
axe de référence a été mise en évidence. Les résultats ont montré que I'évolution
réguliere de la contrainte dans la diaphyse dans les cas de charge neutre permet de
conclure que la situation de charge en question ressemble étroitement a celle de la
flexion pure. Dans les deux situations de charge du grand varus et du valgus, la valeur
maximale de la contrainte dans la direction longitudinale se produit, non dans le col
mais dans la partie de la diaphyse du c6té médial en charge de valgus et du coté latérale
en charge de varus. Dans I’ensemble, la contrainte élevée indique la région critique a
fracturer. L'indicateur de risque de fracture IRF utilisé dans cette étude a permis de
clarifier la zone critique de fracture en configuration d’appui et 'influence des directions
de charge de varus ou de valgus. Deux parties du fémur ont été analysées séparément.
L’extrémité supérieure représente le fémur proximal et la deuxiéme partie représente la
diaphyse et I'’épiphyse distale. On peut remarquer que les histogrammes (Fig. [V-12), liés
a I'IRF pour la partie proximale, montrent une tendance linéaire décroissante du valgus
au varus. Comparativement a la charge neutre, la flexion et la traction du fémur proximal
ont montré que la charge de varus augmente le risque de fracture au niveau du col
fémoral en diminuant la force de rupture, par contre, la charge du valgus diminue le
risque de fracture au niveau du col en augmentant la force de rupture. Les deuxiemes
histogrammes (Fig. [V-13), liés a I'IRF de la partie diaphysaire, présentent une tendance
parabolique, avec un pic atteint par I'angle valgus/varus prés de l'angle de position
neutre. Sinon, pour identifier les conditions de charge dans lesquelles le fémur est le
plus susceptible de se fracturer et d’aider a prévenir la fracture de la hanche, la plupart
des études analysent les effets des conditions de charge du fémur de la hanche. Ils ont
considéré deux configurations de charges, la charge a la position d’appui et a la chute

latérale. Hossein Kheirollah et al (Kheirollahi et Luo, 2015), utilisant un indicateur de
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fracture de I'énergie de déformation, en chargeant la téte du fémur en direction de la
diaphyse, et Tanvir R. Faisa et al (Faisal et Luo, 2016), utilisant I'IRF en considérant le
critere des contraintes principales générées au niveau du col du fémur, ont observé que
le col fémoral montre une gravité de fracture pour la chute latérale par rapport a la

charge d’une position d’appui monopopdal.

En outre, dans la configuration d’appui, différentes directions de charge ont été
utilisées pour prédire la fracture du fémur en fonction des activités quotidiennes :
marche lente, marche normale, marche rapide, en haut, en bas, debout, assise, debout
sur 2-1-2 jambes. Méme, la flexion du genou qui peut faire varier I'inclinaison de la force
de hanche résultante sur la téte du fémur (Bergmann et al, 2001). D’autres auteurs
étudient le potentiel des activités physiques a faible et a forte charge qui ont été
suggérées pour compenser 'effet néfaste de I'ostéoporose et pour évaluer le risque de
fracture du col du fémur lors de telles activités (Martelli et al,, 2014a). Leurs résultats
montrent que les activités impliquant des contractions maximales de la hanche et du
genou sont des alternatives possibles aux activités a haut impact (par exemple, le saut
en longueur unijambiste) pour favoriser la formation osseuse du col fémoral. De plus,
'effet de la direction de la charge sur la configuration de 'appui sur la fracture a été
étudié par Keyak et al (Keyak et al,, 2001). A l'aide des modeles EF linéaires du fémur
proximal basé sur le scanner, ils ont quantifié I'effet de la direction de la force sur la
charge de fracture, facteur intrinsequement associé au risque de fracture. Ils ont
constaté que, au niveau de la petite composante postérieure, les charges de rupture les
plus faibles pour les directions de force se produisaient lorsque la composante latérale
était petite. Ces résultats sont étayés par les résultats de nos prédictions du modele EF,
que la hanche fémorale est la plus susceptible de fracturer dans des conditions de charge

de valgus élevé.

D’autre part, le fémur a une géométrie anatomique complexe, qui varie en fonction de
I'anatomie du corps humain. Les parametres géométriques comme l'angle cervico-
diaphysaire, I'angle entre 'axe diaphysaire et 'axe mécanique, I'angle de transversion
varient chez I'adulte normal (Chapitre 1). Ces parametres influencent la réponse du
fémur. Liming Voo et al (Voo et al, 2004) ont étudié les effets biomécaniques des
parametres géométriques individuels sur le col fémoral en tant que variables

indépendantes a travers la modélisation et la simulation numérique en utilisant des os
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virtuels. Leurs résultats suggérent qu'un plus petit angle cervico-diaphysaire et un col
plus long sont des facteurs de risque importants pour les fractures de fatigue du col
fémoral, en particulier pour le type instable de fracture de tension qui débute au niveau
du cortex supérieur. Dans un fémur normal de géométrie moyenne, des contraintes de
compression prédominantes ont été produites dans la région du col du fémur. Jing-
Guang Qian et al (Qian et al, 2009) ont examiné cinq sites différents autour de
'articulation de la hanche dans les fémurs normaux et fracturés. Leur étude a montré
que la densité minérale osseuse DMO chez les patients ayant subi une fracture du col du
fémur était significativement plus petite dans toutes les zones examinées autour du col
fémoral. Sous un chargement similaire de condition debout normale mais avec un angle
cervico-diaphysaire différent en utilisant un modele d’éléments finis et une simulation
par ordinateur, les résultats montrent que la contrainte maximale dans la région du col
fémoral est inversement proportionnelle a I'angle cervico-diaphysaire du fémur, ce qui
confirme nos résultats (Fig. [V-20). Nos résultats, en configuration de position neutre,
ont montré que I'angle cervico-diaphysaire affecte le risque biomécanique de fracture de
fatigue du col fémoral. Un angle cervico-diaphysaire plus petit peut, non seulement,
augmenter le risque de fracture de fatigue du col du fémur, mais constitue également un
facteur de risque clé pour le type de fracture de tension instable. En outre, la longueur
du fémur affecte la rupture de la charge, ce qui augmente la force de rupture (Holzer et

al, 2009).
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Figure 1V-20. (a), (b), (c), (d) et (e) Effet de l1a géométrie de fémur sur le risque et la charge
de fracture du fémur proximal dans la configuration d’appui bipodal en position
neutre.(f) (Holzer et al., 2009).

Cependant, en fonction de I'anatomie et de la qualité de l'os, les profils prédits de
fracture sont uniques a chaque spécimen. Les résultats obtenus n’ont pas révélé une
influence significative de I'angle sur le profil prédit de fracture de la hanche (Figs. [V-15,

21V-19).
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IV.4 2.2 Risque de fracture de la diaphyse : implication pour la

fracture fémorale atypique

Plusieurs facteurs influencent la fracture de la hanche comme indiqué dans le
paragraphe précédent. D’'un autre co6té, les recherches sur les fractures du col du fémur
ont principalement porté sur la densité minérale osseuse (Gong et al., 2012; Kanis et al,,
2008). La fracture de la hanche est I'une des fractures les plus fréquentes de
I'ostéoporose. Une estimation précise du risque de fracture est nécessaire pour un
traitement approprié des patients ostéoporotiques. En pratique clinique, 'ostéoporose
est souvent traitée par bisphosphonate. Le traitement pharmacologique prolongé peut
augmenter la solidité des os ostéoporotiques (Giusti et al,, 2010b; Kanis et al,, 2013).
Mais une altération prolongée du remodelage osseux induite par les bisphosphonates
(Isaacs et al, 2010) ou la suppression du remodelage osseux entrainerait une
détérioration de la microarchitecture osseuse, réduirait le processus de réparation
osseuse et entralnerait l'accumulation de micro-damage entrainant des fractures
fémorales diaphysaires a basse énergie, communément appelées fractures fémorales
atypiques (FFAs) (Abrahamsen et al,, 2009). Mais la pathogenése des FFAs n’a pas été
entierement comprise. Shane et al (Shane et al, 2014) dans leur rapport sur
I’épidémiologie, 1a pathogenese et la gestion médicale des FFAs, disent que les FFAs
semblent étre plus fréquentes chez les patients qui ont été exposés a des BPs a long
terme, généralement pendant plus de 3 ans (traitement médian 7 ans). Aussi, I'étude
épidémiologique marque que chaque série comprend des patients qui n'ont pas été
traités avec BPs, ce qui suggere que le «taux de base» de FFAs chez les patients atteints
d’ostéoporose n’est pas zéro. Cependant, des études ont associé I'histoire naturelle des
lésions de fatigue fémorale a un traitement a long terme par les bisphosphonates. Meng
Ai Png et al (Png et al, 2012), dans leur analyse, ont montré que le traitement par
bisphosphonate était lié a des réactions périostées de contrainte fémorale ; la ligne noire
radiographique redoutée et I'IRM et les scores combinés étaient associés aux
symptomes, et le score de survie radiographique était prédictif du risque de fracture.
Joyce Schilcheret al (Schilcher et Aspenberg, 2009) et Isaacs et al (Isaacs et al., 2010)
montrent que les réactions de contraintes corticales latérales associées a une thérapie
antirésorptive prolongée, en présence de douleur, et la «ligne noire redoutéey,

présentent un risque accru de fractures de fatigue completes. En outre, les
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caractéristiques les plus remarquables dans les FFAs étaient les fractures s’initient sur le
cortex latéral. IIs sont situés entre le petit trochanter et les condyles fémoraux, et se
traduisent par une surface transversale lisse, plus caractéristique d’'un matériau fragile.
Le cortex latéral du fémur est connu pour maintenir des niveaux élevés de contrainte de
traction due a la flexion (Donnelly et al, 2012; Koh et al., 2011) que nous avons observée
dans nos résultats en position neutre, cette contrainte était le premier suspect, ce qui

peut précipiter les dégats a cet endroit.

Par conséquent, des recherches antérieures ont étudié les facteurs qui exacerbent cet
effet. Quelques études ont associé la géométrie du membre inférieur comme la
géométrie du fémur et I'alignement des membres inférieurs a la concentration de la
force mécanique. Oh et les autres auteurs (Oh et al, 2014a) démontrent, en utilisant la
méthode des éléments finis basée sur la tomographie, que les patients présentant une
diaphyse fémorale arquée présentaient une concentration de contrainte remarquable
sur la surface antérolatérale, suggérant que la tension de traction due a une déformation
curvative peut induire des FFAs. Sasaki et d’autres auteurs (Sasaki et al, 2012) ont
comparé la courbure fémorale de neuf patients agés consécutifs traités pour des
fractures fémorales diaphysaires a basse énergie avec ceux de 24 sujets témoins sans
fractures. Ils ont rapporté que la courbure fémorale était significativement plus élevée
chez les patients avec des FFAs comparés au groupe témoin, suggérant qu’une
augmentation de la courbure fémorale pourrait étre un facteur causal des FFAs, en
particulier chez les personnes agées au Japon. Un autre cas, des femmes agées avec des
fémurs courbés et sans traitement de BP ont développé des fractures atypiques FFAs. Oh
et al (Oh et al, 2014b) ont montré que les fractures de fatigue associées a une
déformation de la courbure du fémur existent et devraient étre reconnues comme une
autre cause de fracture atypique de fémur FFAs, et la localisation de la fracture atypique
pourrait étre déterminée par la distribution individuelle des contraintes influencée par
la curvative du fémur et I'angle cervico-diaphysaire (Oh et al, 2017). Dans le méme but,
Morin et d’autres chercheurs ont étudié les parametres géométriques fémoraux de 16
femmes caucasiennes avec des FFAs exposés a BP utilisant le 2D-3D de radiographie de
rayon X a faible irradiation (technologie d’imagerie EOS ™) dans la position debout
verticale (Morin et al, 2016). Leur analyse a montré que les patients avec des FFAs par
rapport a ceux de controles, avaient un fémur latéral plus courbé du (-3.2° (ET = 3.4)

contre -0,8° (ET = 1.9)).
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Concernant la géométrie de la hanche, Taormina et d’autres ont mené une étude cas-
témoins, les radiographies de 53 utilisateurs de BP ayant développé des FFAs ont été
comparées a celles de 43 patients asymptomatiques chroniques et de 64 patients
présentant une fracture inter-trochantérienne (Taormina et al., 2014). Ils ont trouvé que
les utilisateurs de BP qui ont développé des fractures présentaient des angles cervico-
diaphysaires en varus plus aigus, une longueur d’axe de hanche plus courte ce qui a
permis de conclure que ces facteurs étaient associés au développement des FFAs chez
les utilisateurs de BP a long terme. Tandis que, Ifaz T. Haide et al (Ifaz T. Haider et al,,
2018), en utilisant la modélisation par éléments finis (EF) spécifique du patient en
concert avec la transformation de maillage paramétrique « morphing mesh », quantifient
la relation entre la géométrie fémorale et la déformation diaphysaire pour déterminer le
parametre géométrique qui a joué le rdle le plus important dans FFA. Ils ont constaté
que pour les deux mesures, les plus grands changements étaient causés par le rayon de
la diaphyse et I'angle de curvative latérale. Par ailleurs, les résultats obtenus dans ce
travail ont montré que l'angle cervico-diaphysaire variait inversement a I'indicateur de
risque de fracture de la diaphyse avec la méme tendance aux résultats de Hagen et al
(Hagen et al., 2014). En outre, nous avons trouvé dans notre nombre limité de fémurs,
que I'angle hanche-genou-diaphyse HKA influence I'indicateur de risque de fracture de
la diaphyse, ainsi, la longueur du fémur diminue l'indicateur de risque de fracture de la
diaphyse (Fig. [V-21). Les effets des parametres de géométrie du fémur documentés chez
nos sujets sont cohérents avec ceux démontrés dans la population caucasienne (Morin et

al, 2016).
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Figure IV-21. (a), (b) et (c) Effet de la géométrie de fémur sur le risque de fracture de la
diaphyse dans la configuration d’appui bipodal en position neutre.

Afin d’analyser l'effet de l'alignement des membres inférieurs sur la FFA, dans le
travail actuel, des modeles ont été développés pour étudier 'influence de la direction de
la force pour représenter la conséquence de la déformation morphologique sur la charge
de rupture sous la configuration de I'appui des membres. Vingt et un angles ont été
modélisés ; les angles de -10° a-1° représentent la déformation de 'angle de varus du
fémur dans le plan coronal et de 1° a 10° représentent la déformation de l'angle de
valgus. Pour évaluer 'effet des différentes conditions de chargement sur la fracture du
fémur, la force appliquée dans chaque condition de chargement a été comparée a la

charge a I'angle de 0° qui est considérée comme référence.

La force agissante sur la téte fémorale peut étre divisée en deux actions différentes.
La premiere est la composante verticale, générant un moment de flexion sur la téte
tandis que la seconde composante (horizontale) exerce une force de compression sur la
téte. Lorsque 'angle augmente, la composante verticale diminue et la valeur du moment

sur la téte proximale diminue. L’étude actuelle fournit des informations sur les forces

153



Chapitre IV : Modélisation et analyse du fémur humain

appliquées par la hanche sur le fémur de la téte par I'angle de déformations axiales. En
ce qui concerne la diaphyse, la quantité de force mécanique transmise au cortex latéral
du fémur varie en fonction de 'alignement du membre inférieur. La force du varus
agissante sur la téte fémorale génere un moment qui fléchit toute la diaphyse dans la
méme direction tandis que la force du valgus fléchit la diaphyse proximale dans un sens
et la partie distale dans le sens opposé expliquant le changement et 'augmentation de la

tension de la diaphyse latérale dans la configuration de varus (Fig. [V-22).

La diaphyse latérale de fémur La diaphyse médiale de fémur
3 250 250
" 200 200
! 150 150
? y
100 100
’ |
|
! 50 { s0
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@ Contrainte de traction (MPA) . Contrainte de compression (MPA)
——Angle -10 (deg) —Angle -5 (deg) Angle 0 (deg) Angle 5 (deg) Angle 10 (deg)
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Figure IV-22. Les contraintes de traction (rouge) et de compression (bleu) durant les
positions -10¢, -5¢, 0¢, 50 et 10° pour le sujet DD le long du médial et du latéral de la
diaphyse fémorale.

D’une autre maniere, les fractures fémorales atypiques (FFA) sont typiquement des
fractures de contrainte transversales survenant dans la diaphyse fémorale latérale
associée a une fragilité osseuse accrue et a une thérapie anti-résorption a long terme
(Shane et al,, 2014). Les résultats de notre étude ont montré que la localisation de la FFA
est associée a la distribution des contraintes de traction dans la diaphyse fémorale
latérale (Martelli et al., 2014b; Oh et al., 2014a). Les modeles présentant un alignement
de varus plus grand présentaient la contrainte de traction la plus élevée au niveau de la
diaphyse latérale du fémur, du milieu au distal, alors que le modele avec 'alignement de
varus le plus petit présentait la contrainte de traction au niveau de la diaphyse latérale
proximale. Ces observations sont compatibles avec I'étude de Satia et al (Saita et al,,

2014) . Saita et al ont évalué I'alignement des membres inférieurs en position debout
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chez 10 patients avec des FFAs. Ils ont trouvé que les axes mécaniques des membres
inférieurs, représentés par I'angle fémoro-tibial (AFT), corrélaient avec la hauteur de
fracture (Saita et al, 2014). Les patients atteints de fractures atypiques diaphysaires
FFA-D avaient un AFT plus important (183.3°), tandis que les patients avec des fractures
atypiques sous-trochantériennes FFA-ST avaient un AFT plus petit (172.8°), concluant
que l'alignement du membre inférieur affectait I'’emplacement de la fracture. En outre,
parametres géométriques du fémur rapportés dans les populations avec FFA dans
I'étude de Morin (Morin et al, 2016) avaient un alignement de varus plus large a
I'articulation du genou par rapport aux populations de controle (-1.6° (4.2) vs -0.4°

(1.9)). Cela a contribué a confirmer I'exactitude du modele de simulation de notre étude.
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Figure IV-23. Moyenne d’indicateur de risque de fracture en fonction de I'angle
valgus/varus de configuration.

En revanche, la comparaison de 'indicateur de risque de fracture et de la localisation
prédite de fracture en position neutre avec celle obtenue aux configurations de
déformations a montré visiblement 'influence de la direction varus/valgus sur le risque
le site de fracture (Figs. IV-15 a IV-23). En ce qui concerne le risque de fracture, les
indicateurs de risque de fracture proximale en traction et en compression sont environ
2.88 fois et 2.33 fois plus élevés que l'indicateur de risque de fracture de traction et
I'indicateur de risque de fracture de compression de la diaphyse, au méme angle
d’inclinaison (0°). Comme prévu, l'os incliné a -10°, I'indicateur de risque de fracture
proximale de traction et de compression sont environ 1.557 fois et 1.137 fois plus élevés

que les indicateurs de risque de fracture de la diaphyse. Néanmoins, avec un os incliné a
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+100°, les indicateurs de risque de fracture proximale de traction et de compression sont
environ 0.87 fois et 0.733 fois plus bas que les indicateurs de risque de fracture de

traction et de compression de la diaphyse.

Concernant le site de fracture, tous les modéles sont fracturés au niveau du col
fémoral, a 'exception des modeles avec les extrémes valgus et varus, qui ont été associés
a des fractures de la diaphyse distale. Cette partie distale de la diaphyse a une structure
osseuse plus fragile que la diaphyse médiane. Les profils des fractures et leurs
emplacements dans les modeéles dans la condition de charge de valgus ont démontré que
la combinaison des charges de traction et de la fragilité osseuse accrue était des
cofacteurs dans la création d'un environnement favorable pour les FFAs. Les régions
sont compatibles avec le fait que le col fémoral, la région inter-trochantérienne et la
partie distale ont une plus grande proportion d’os spongieux, et 'os spongieux est
généralement plus faible que l'os cortical. Les modeles de tous les sujets dans la
configuration de charge la plus élevée de valgus et de varus présentent les plus élevés
indicateurs de risque de fracture a la diaphyse. Ce qui présente une forte corrélation
entre le risque de fracture et l'angle varus/valgus (Fig. 1V-23). Cela signifie que

'alignement valgus/varus joue un réle essentiel dans la pathogenése de la FFA.

Nos analyses soutiennent que les propriétés mécaniques anormales de la diaphyse
fémorale dues au mauvais alignement du membre inférieur et aux caractéristiques
anatomiques du membre inférieur, ainsi que les propriétés altérées du tissu osseux
(Abrahamsen et al,, 2009; Donnelly et al, 2012) sont associées au développement des

FFAs.
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Figure IV-24. Correlations sous les configurations varus/valgus. (a) Entre l'indicateur de
risque de fracture de la diaphyse et I'angle varus/valgus. (b) Entre I'indicateur de risque
de fracture de fémur proximal et I'angle varus/valgus.

La particularité de notre étude était qu’elle fournissait des informations quantitatives
concernant le facteur de 'axe mécanique fémoral qui influencait la résistance de fémur
proximal et la diaphyse fémorale chez des sujets agés. Ces résultats donnent un apergu
de I’évaluation du risque de fracture de la hanche, du risque de fracture de la diaphyse et
complétaient par une étude de localisation de la fracture. Ces études ont indiqué que les
facteurs biomécaniques, tels que la géométrie de I'os fémoral et 'alignement des
membres inférieurs, sont liés a l’endroit ou les contraintes mécaniques sont
concentrées. Par conséquent, le mal-alignement du membre inférieur associé a la
fragilité osseuse serait I'un des facteurs de risque, pour I'accumulation des microfissures
dans le cortex latéral et la progression vers les FFAs. Les facteurs géométriques liés a
'alignement du fémur et des membres inférieurs sont liés a la concentration de la force
mécanique. Les médecins devraient reconnaitre les facteurs de risque associés au
développement de FFA, ainsi que les signes de FFA, afin de fournir un traitement
adéquat aux patients. Plus de recherche fournira de meilleures preuves liées a ces sujets

et peut contribuer a établir un traitement fondé sur des preuves pour les FFAs. Le

potentiel clinique d’une telle étude biomécanique était d’évaluer le risque de fracture et
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les stratégies de prévention telles que le traitement médicamenteux plus ciblé pour une

meilleure qualité trabéculaire de I'ostéoporose.

IV.4.3 Limitations

Il y a plusieurs limites a cette étude. La principale limite était la disponibilité de
seulement cing fémurs humains qui ont empéché I'évaluation des parametres
géomeétriques. En outre, aucune disponibilité de spécimens de cohorte pour extraire des
informations sur le BP pour I'étude supplémentaire. Cependant, I'étude peut avoir
introduit certains biais dans les résultats, comme la corrélation entre la DMO, la
géométrie et I'alignement. Il n'a pas été clarifié si les sujets présentant un alignement
anormal ont un risque plus élevé de FFA et I'emplacement de la fracture. Pour clarifier
cette hypothese, des études de cohorte prospectives comprenant des investigations sur
'alignement des membres inférieurs, des parametres géométriques et la distribution de

la DMO ainsi que la survenue de FFA dans des populations adéquates sont requises.

IV.5 CONCLUSION

Les résultats de cette étude démontrent une nette dépendance de I'alignement axial
individuel sur la répartition des contraintes, la fracture et surtout la fracture fémorale
atypique FFA. Sur la base de l'indicateur de risque de fracture déterminé dans cette
étude préliminaire et le site de fracture, il est recommandé que les médecins évaluent
régulierement les patients par radiographie afin d’évaluer le risque potentiel de FFA.
L’inclusion d’autres parametres s’attendait a ce que la densité minérale osseuse et les
parametres géométriques soient examinés, ce qui pourrait aider a planifier la réparation
ou les remplacements et les arthroplasties totales des articulations. Cependant, la
comparaison ici est basée uniquement sur le fémur. Le membre inférieur complet, les os
et les muscles peuvent produire une différence dans les résultats. Par conséquent,
d’autres analyses EF incorporant tous les segments des membres inférieurs sont
nécessaires, ce qui peut avoir une influence prépondérante sur les résultats et la
détermination du site de fracture exact. D’autres études cliniques sont nécessaires pour

clarifier ce probleme.
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CONCLUSION GENERALE

Dans le cadre de ce travail de these, nous avons combiné des outils numériques et
d’imagerie afin d’analyser et de bien comprendre le comportement du tibia fracturé
stabilisé utilisant une nouvelle technique mini-invasive ou la réparation se produit par
injection du ciment et une plaque de verrouillage, ainsi la compréhension du
comportement du fémur sous I'effet de '|anomalie angulaire et leur risque de fracture.

Cette theése a débuté par des rappels d’anatomie du corps humain et en particulier du
membre inférieur, maladies osseuses ainsi des anomalies angulaires associées dans les
trois plans anatomiques, montrant ainsi 'importance accordée a ces informations et
connaissances pour permettre 'analyse de leurs influences sur la réponse mécanique de
I'ossature du membre inférieur. Il pourra ainsi étre possible d’évaluer les risques de
fractures des segments osseux. Puis nous avons présenté une revue de littérature portant
sur les différents moyens d’imagerie médicale permettant I'évaluation et I'estimation

des propriétés mécaniques de 1'os.

Le travail de cette these est une étude complémentaire des recherches menées par
I’équipe biomécanique de linstitut P’ prime et le groupe d’orthopédie de CHU de
Poitiers. Ils s’intéressent principalement aux effets de I'injection du ciment PMMA dans
la stabilité du plateau tibial fracturé ainsi sur le risque de fracture causé par les
anomalies angulaires. La technique mini invasive par injection de ciment est une
technique souvent utilisée dans la stabilisation des fractures ou des tassements des

corps vertébraux généralement dues a I'effet de I'ostéoporose chez les sujets agés.

Par contre, elle est récemment utilisée dans la stabilisation des fractures du plateau
tibial. Concernant, le risque de fracture de fémur et en particulier la fracture atypique de
fémur, le probléme est toujours relevé et la question se pose pour comprendre le lien

entre la fracture atypique du fémur et les anomalies angulaires dans le plan frontal.

Afin de répondre a ces objectifs, plusieurs modeles par éléments finis ont été créés a
partir d'images CT pour les deux études des deux cas. Pour la réparation du plateau
tibial fracturé, un modele de base a été créé a partir d'images CT d'une patiente traitée
par les cliniciens CHU de Poitiers. Les propriétés mécaniques du modele ont été

personnalisées a partir des relations tirées de la littérature. Le module d'élasticité a été
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attribué de fagon homogene et orthotrope. D’autres modeles ont été utilisés pour
simuler les étapes de la réduction et 'ostéosynthese jusqu’a la guérison compleéte, en
comparant la réparation de la fracture avec injection de ciment et sans injection de
ciment. Quant a la charge de poids, elle a été simulée par une force longitudinale répartie
entre les deux plateaux latéraux et médiaux. Les simulations effectuées par les modeles
EF ont permis d’'une part d’étudier et de vérifier les conditions favorisantes pour la

construction de la cale osseuse et d’autre part celles qui peuvent créer de 'instabilité.

Les résultats de la simulation du plateau tibial ont montré que le ciment joue un role
trées important. En effet, il permet la réduction de la dépression, la répartition des
contraintes dans le plateau tibial et facilite le transfert de la charge. La variation des
contraintes pendant le processus clinique complet a été illustré. Tous les composants
(implants, os cortical et os spongieux) des modeles de I’étape d’ostéosynthése ont connu les
contraintes les plus élevées par rapport aux composants des modeles d’autres étapes. Par
ailleurs, I’absence du ciment entraine I’augmentation des contraintes, en comparaison avec
ceux traités par injection du ciment. De méme, et selon 1’analyse des résultats de déplacement,
le ciment injecté pourrait réduire la perte de réduction de la fracture aprés I’augmentation du
ballonnet. De plus, il pourrait modifier la distribution des contraintes entralnant une
diminution du «stress shielding» et assurer la congruence des fragments par réduction du
mouvement et du déplacement inter-fragmentaire. Une analyse complémentaire montre que le
modele ostéoporotique tient compte de la qualité osseuse. La dégradation des propriétés
osseuses du trabéculaire conduit & des augmentations des contraintes avec ou sans

renforcement et ce, quelle que soit la nature de 1’os (cortical et trabéculaire).

Concernant I'étude de risque de fracture du fémur, des modeles 3D de cinq sujets ont
été créés afin de connaitre la dépendance du mal-alignement du membre inférieur dans le
plan frontal ; au risque de fracture ainsi que leur influence sur le développement des fractures
atypiques AFF. Ces dernieres sont souvent rapportées dans le cadre d’un traitement a long
terme associant BP et leurs effets défavorables sur 1’os. Les propriétés mécaniques des
modeles ont été personnalisées a partir des données d'imagerie. Le module d'élasticité a
été attribué de facon hétérogene isotrope. Ces modeles ont été utilisés pour simuler
I'anomalie angulaire et analyser leur effet dans 20 positions différentes représentants le
mal-alignement en varus et en valgus, ainsi que la position neutre. La position

varus/valgus a été simulée en faisant tourner le fémur dans le sens horaire ou
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antihoraire dans le plan coronal tandis que 1'axe vertical paralléle a I'axe mécanique de

fémur représente la position neutre.

Les résultats de ces simulations ont montré l'influence des anomalies angulaires sur
la répartition des contraintes dans le fémur. Dans toutes les positions en varus ou
valgus, le cortex supérieur du col fémoral a connu des contraintes de traction, tandis que
des contraintes de compression sont présentes dans le cortex inférieur du col.
Concernant la diaphyse, des contraintes de traction sont présentes sur le coté latéral et
apparaissent sur le c6té médial inférieur en extréme valgus. Les contraintes dans la
diaphyse augmentent en augmentant I'angle en varus ou en valgus. Par contre, les
contraintes de la partie proximale de fémur augmentent en augmentant I’angle de varus

et elles diminuent lorsque I'angle de valgus augmente.

Suite aux analyses des résultats des contraintes, nous avons mené une évaluation des
indicateurs afin de déceler I'impact des anomalies angulaires dans le plan frontal sur le
risque de fracture. Cependant, les forces de fracture, la localisation et la forme de
fracture ont été obtenus par une combinaison du code ANSYS avec un programme en
code de MATLAB. Les résultats ont montré, par ailleurs, que la déformation du valgus
augmente le risque de fracture cervicale, lorsque la modification de la répartition de la
contrainte en fonction de l'alignement de la charge influe sur la fracture atypique du
fémur. En outre, les résultats que nous avons obtenus pour les cinq sujets mettent en
évidence de la nécessité de personnaliser les modeles et de prendre en compte les

spécificités anatomiques et pathologiques.

Cependant, certaines limites de la présente étude des deux cas doivent étre notées.
Tout d'abord, nos modeéles n’ont pas pris en compte les tissus mous, les ménisque et les
cartilages ont été négligés et n'ont pas été simulés. Ainsi, le tissu osseux est constitué
d’une structure multi-échelle hiérarchique (fibres, ostéons, lamelles, travées), il possede
un comportement anisotrope et des propriétés hétérogenes. Une simulation considérant
I'anisotropie et I'hétérogénéité en méme temps devra améliorer la prédiction des
réponses des modeles numériques. D’autre part, les modeles ont été simulés pour la
charge statique alors que le déplacement du plateau tibial ou la fracture de fatigue peut
étre causé par un chargement répétitif de la mobilisation et peut-étre simulé dans un

protocole de chargement cyclique. De méme, les forces musculo-squelettiques peuvent
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influencer la distribution des contraintes. Par ailleurs, le faible nombre de fémurs met

notre étude incapable de fournir une étude statistique robuste.

Le modele EF a été validé a partir de corroboration de la littérature. Une validation
plus approfondie est encore nécessaire pour nos modeles. Des études expérimentales
confrontées avec des études numériques seront envisagées dans la suite de notre
recherche. Les résultats obtenus tiennent compte des caractéristiques géométriques et
densitométriques. Ceci permettra aux cliniciens d'affiner le diagnostic du risque de
fracture, leurs réparations et les orientera quant a la prise de leurs décisions. Une
généralisation de la démarche employée dans ce travail a d’autres segments osseux,
d'autres pathologies ou d’autres types de fractures sera un excellent sujet de recherche.
Aussi 'optimisation des systemes de stabilisation (taille et nombre de vis,...) a un intérét

clinique qu’économique.
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Annexes

ANNEXES

A LES FRACTURES DES PLATEAUX TIBIAUX

A.1.Physiologie et mécanisme de fracture

La région proximale épiphysaire du tibia est constituée de travées horizontales. Elle
repose sur une ultrastructure faite de faisceaux lamellaires verticaux, horizontaux, et
ogivaux. Les fractures dans cette région généralement correspondent a la disposition
des travées. Les fractures du plateau tibial sont des blessures complexes causées par un
traumatisme de haute énergie principalement chez les jeunes adultes par contre la
qualité de 1'os ostéoporotique, en particulier chez les personnes du troisiéme age, peut

entrainer des fractures complexes avec des lésions a faible énergie.

Les fractures de I'extrémité proximale du tibia peuvent résulter une compression
axiale. Une chute sur le pied, genou en hyper-extension ou légérement fléchi sont
souvent la cause d’une force agissante sur les 2 glenes de maniere identique, et entraine
une fracture bitubérositaire. Ainsi, une compression en valgus ou varus forcés ou un
traumatisme direct externe sur un genou verrouillé stable, en hyper-extension, pied
bloqué au sol. Comme aussi des traumatismes sagittaux peuvent provoquer des

hyper-extensions forcées couplées a l'intégrité des coques en arriere engendre une

compression axiale antérieure avec tassement des tubérosités.

A.2.Classifications

Nombreuses classifications des fractures des plateaux tibiaux ont été proposées,
mais aucune n’est adaptée universellement. Parmi différentes classifications des

fractures des plateaux tibiaux, on distingue :

e C(lassification de Duparc et Ficat.

e (lassification de Miiller adoptée par I’AO.

e (lassification de Schatzker (1968).

Le schéma de classification le plus largement utilisé pour décrire les fractures du

plateau tibial est celui proposé par Schatzker et al. (1979) (la classification utilisée dans
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ce travail). Cette classification comprend six types des fractures du plateau tibial (Fig. A-

1).

fracture-séparation fracture séparation- fracture-enfoncement
pure du plateau enfoncement du pure du plateau tibial
tibial latéral plateau tibial latéral latéral

TypeV

fracture séparation fracture fracture tubérositaire
du plateau tibial bitubérositaires + fracture
médial +/- fracture diaphysaire haute du
du massif des tibia
épines

Figure A-1. Classification des fractures du plateau tibial selon Schatzker
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B Stabilisation min invasive du plateau tibial

Dans cette étude, le plateau tibial fracturé est réparé par une méthode mini invasive.
Cette technique chirurgicale (T. Vendeuvre et al) utilise un ballonnet gonflable
permettant une réduction progressive et totale, associée a une fixation par vis
percutanée et au remplissage avec du ciment polyméthacrylate de méthyle (PMMA)

(Fig B1).

(a) (b)

Figure B-1. (a) Ballonnet gonflable. (b) Plaque de verrouillage

Cette nouvelle mini-invasive technique de tibioplastie est un traitement des fractures

du plateau tibial.

e Elle permet une réduction anatomique de la fracture en douceur de maniére

progressive (Fig B-2).

191



Annexes

Figure B-2. Les différentes étapes de gonflement du ballon pour une réduction douce et
progressive de la fracture.

e Une ostéosynthese peu agressive et une stabilité mécanique permettant une

rééducation précoce et une mise en charge rapide.

‘k‘

Figure B-325. Positionnement des vis pour I'ostéosynthése

e Remplissage de la cavité

Figure B-4. Remplissage de la cavité avec du ciment poly méthacrylate de méthyle
(PMMA).
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C Fracture de fémur

Les fractures de fémur humain sont des fractures: au niveau de l'extrémité

supérieure, I'extrémité inférieure ou de la diaphyse.

Extrémité
= supérieure
Col
- fémoral
\
\\ Intertrochantérique
== Diaphyse Subtrochantérique
L Extrémité
inférieure

Figure C-1. Types de fracture de base du fémur
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