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1 Introduction

L’humeérus est 'os long qui fait partie du haut du bras et donc de I'articulation de I’épaule, et plus
précisement de D'articulation glenohumérale. Cette articulation étant particuliérement complexe di a
son incongruence et & son rang de mouvement,

Plusieurs procédures existent pour traiter une fracture instable de ’humérus proximal. A ce jour,
il n’y a pas de consensus dans la communauté médicale/scientifique autour des traitements. Chaque
traitement a des avantages mais également des inconvénients. Un dispositif novateur d’ostéosynthése
a été développé sur le site de Strasbourg et semble étre trés prometteur [1]. Le dispositif en question
est d’un clou intramédullaire, historiquement utilisé pour traiter les fractures du fémur. Le principale
avantage d’un tel clou est notamment la forte diminution du temps de récupération pour les patients
(do & labsence d’une opération chirurgicale invasive). De plus, les fonctions motrices/biomécaniques
de I’épaule sont rétablies dans un délai plus court qu’avec les autres dispositifs d’ostéosynthése.

Malgré les études cliniques menées lors de la conception et du développement du clou, il reste
encore des questions concernant la distribution et le type des charges supportées par le clou. Ce type
d’informations est nécessaire en vue d’une optimisation de ce dispositif. En effet, certains états ou
niveaux de contraintes sont bénéfiques pour la régénération du tissu osseux alors que d’autres sont
néfastes et aboutissent a la destruction du tissu. Une connaissance plus approfondie des sollicitations
mécaniques a 'intérieur de P'articulation (et notamment de 'humérus) est donc nécessaire pour mieux
connaitre les facteurs clés de la bonne consolidation osseuse avec 1’aide d’un clou intramédullaire.

L’objectif essentiel de cette thése consiste au développement d’'un modéle numérique fidéle de
I’épaule fonctionnel. Pour cette étude numérique, des logiciels spécialisés dans le traitement des élé-
ments finis (comme le Hyperworks(©) ou le Simulia Abaqus(C)) sont envisagés. Différentes configu-
rations (avec et sans le dispositif d’ostéosynthése) seront simulées et comparées. Une campagne ex-
périmentale sera également menée pour caractériser les différents matériaux constituant les différentes
parties de I'articulation de I’épaule. Des essais seront également réalisés pour valider les prévisions
numériques, avec et sans le clou implanté. Gréice aux simulations numériques, nous aurons acceés
aux différentes distributions de contraintes et déformations dans ’humérus. Ces informations, nous
permettrons d’optimiser la conception d’un clou long.

A ce jour, le traitement d’une fracture proximale de I’humérus (FPH) ne bénéfice pas de consensus
dans la communauté médicale d’autant plus que les différents modes de rupture osseuse permetent une
grande variété de types de dispositifs de fixation interne, dont les plaques et les clous intramédullaires
(CIM). Pour ce dernier, le Groupe d’Etude Biomécanique Osteo-Articulaire de Strasbourg (GEBOAS),
en collaboration avec des autres groupes de recherche du milieu public et privé, a con¢gu un CIM qui
s’adresse & plusieurs modes de rupture pour une FPH. Au niveau clinique, parmi ses avantages figurent
une consolidation osseuse plus efficace dans une durée nettement plus courte par rapport aux autres



dispositifs de fixation interne, et pour certains types de FPH, sa mise en place ne requiert pas d’une
réduction ouverte (une chirurgie).

Il existe cependant plusieurs questions ouvertes qui se posent au niveau de la biomécanique du
CIM. L’impact des variables comme la longueur du clou, ou ’angle de positionnement des vis n’est pas
totalement élucidé du fait de la complexité de 1’épaule et la variabilité naturelle inter-patient. Donc,
le but de ce travail consiste & faire une évaluation biomécanique in vitro et in silico du CIM afin de
mieux répondre les questions liées & son interaction avec les FPH.

2 Etat de ’art

L’épaule est une articulation dite complexe puisque son fonctionnement peut se décomposer en trois
autres articulations : sterno-costo-claviculaire, scapulo-serrato-thoracique et scapulo-humérale. Ce
dernier est ’articulation la plus mobile et de ce fait elle est donc soumise a des contraintes plus
importantes lors des mouvements du bras. Etant la seule articulation qui concerne "humérus proximale,

elle est de type sphéroide, les mouvements qui peuvent réaliser sont dans les trois planes anatomiques :
flexion /extension dans le plan sagittal, abduction/adduction dans le plan coronal et rotation interne/externe
dans le plan transversal. Plusieurs muscles sont impliqués dans l’execution des mouvements de
Phumeérus, dont les quatre muscles de la coiffe de rotateurs (sous-scapulaire (SS), infra-épineux (IE),
petit rond (PR) et supra-épineux (SE)) et le deltoide.

Malgré la similitude géométrique de I’humérus avec le fémur, les contraintes a ce dernier. Cela est
mis en évidence dans les études biomécaniques sur ’humérus isolé ou sur 'articulation de 1’épaule, in
vitro et in silico.

Comme mentionné dans le paragraphe précédent, différents dispositifs d’ostéosynthése sont mentionnés
dans la littérature et utilisés pour réduire les fractures instables de ’humérus proximale [2]. Cependant,
la réduction de la fracture osseuse par une « fixation interne biologique » semble étre de plus en plus
accepté dans la communauté médicale [3]. Dans cette approche, le systéme de fixation interne est
flexible sous certaines conditions [4]. Cette flexibilité faciliterait une formation efficace du calus entre
les fragments de l’os et par la suite, une remise en état de la continuité osseuse en vue de la récupération
des fonctions biomécaniques de I'articulation. De la méme maniére, I’approche du systéme de fixation
internet biologique vise & réduire I'impact sur le flux sanguin dans ’os [3]. Effectivement,

Une analyse comparative [2] a été réalisée récemment sur la réduction et fixation interne dans le
cas des fractures déplacées sur I’humérus proximal qui concerne 20 % approximativement des fractures
de '’humérus. Plusieurs dispositifs ont été comparées entre eux et notamment des plaques fixes et des
clous intramédullaires. Les résultats de la méta-analyse [2] ne montrent aucune différence significative
entre les deux dispositifs de fixation interne. Cependant, ce résultat est en contradiction avec les
résultats issus de travaux antérieurs [5]. L’analyse effectuée dans [2] ne tient pas compte des effets de
temps effectif de chirurgie et de consolidation qui ont été aussi mesurés dans [5].

Avec le développement de la puissance de calcul et des outils numériques (et plus particuliérement
les logiciels de segmentation et aussi de calcul par éléments finis), les simulations numériques sont
devenues incontournables pour approfondir la compréhension des différentes sollicitations mécaniques
subies par l'os et 'implant. Différents études numeériques ont déja été menées soit sur ’humérus
uniquement [6] soit sur I’articulation compléte [7, 8]. Dans ces travaux [8, 7, 6], les os sont considérés
comme homogeénes et anisotropes. Or, I'os est un matériau vivant, hétérogéne et composite. La
modélisation de son comportement mécanique doit donc tenir compte de ’hétérogénéité de densité
osseuse ainsi que ’anisotropie et 'isotropie transverse des différents couches osseuses. Pour relever ce
défi, différents axes de recherche ont été envisagés : certains études ont considéré une projection de
la distribution apparente de densité issue des images tomographiques vers le maillage tridimensionnel
[9], alors que d’autres études ont utilisé une approche composite avec des inclusions pour les éléments
volumiques du maillage [10].

Le point de départ de la thése consiste en un étude ot un humérus fabriqué en matériau composite
est soumis & des efforts en traction qui émulent une abduction & 90° [1].



3 Meéthodologie et travail effectué

Pour rappel, I'objectif de la thése consiste en évaluer par le bias des tests in wvitro et in silico le
comportement mécanique du CIM Aequalis placé dans le cadre d’'un FPH, ayant le but de comprendre
la dynamique de la tenue mécanique sous ces conditions-1a et aussi la maniére dont ’assemblage CIM-
épaule peut arriver & la rupture. Pour cela, différents objectifs spécifiques en découlent :

1. Développer un modéle numérique d’un épaule sain et d’un épaule ayant un FPH & plusieurs
parts.

2. Tester et confronter in silico les différents distributions de contraintes et des déformations au
niveau de I’épaule pendant des activités physiologiquement normales telles qu’une abduction/adduction
et une rotation extérieur/intérieur.

3. Valider ’approche des tests physiologiques en mettant en place une systéme qui émule les
conditions des mouvements de ’épaule dans une FPH avec et sans le CIM.

3.1 Développement du modéle numérique

Afin de mettre en place un modéle numérisé de ’épaule plutot standardisé, I'utilisation d’une base
de données médicale est envisagé . Le premier pas consiste a segmenter les structures anatomiques
nécessaires pour ensuite obtenir une série des courbes de niveau qui entourent les tissus concernés. Puis,
une étape de création d’une maillage triangulaire & ’aide d’un algorithme des carrés marchants est
considéré pour finalement créer un maillage volumique & des éléments finis. Cette opération se répéte
pour chaque niveau de tissu. Pour notre cas, les structures segmentés ont été 1’os humérale (les niveaux
trabéculaire, corticale et sous-chondrale), 1’os scapulaire, 1’os claviculaire, les tissus cartilagineux
(notamment le bourrelet glenoidien), la coiffe des rotateurs (et ses quatre muscles) et le deltoides.
Nous avons repris la génération des courbes de niveau d’un travail précédent [7]. Puis, nous avons
transformé I’ancien format numérique des courbes & un format plus moderne & I'aide d’un script concu
spécialement pour ce but. Les courbes ont été ensuite importés sous un logiciel de code libre nommé
3D-Slicer. Sous ce logiciel, nous avons récréé les surfaces des structures concernés a ’aide d’un maillage
triangulaire. Etant une procédure quasi-automatique, elle ne s’est pas rélevé sans erreurs géométriques
a corriger manuellement, sous un logiciel commercial nommé Hypermesh. Ce logiciel se spécialise dans
la création des maillages, nous avons donc décidé d’y effectuer ’étape de la création du maillage
volumique.

Il existe plusieurs fagons de partitioner un solide et donc de concevoir le maillage volumique. Une
maniére trés efficace consiste a se servir des mailleurs automatiques qui privilégent les éléments finis
tétrahédriques (parfois appélés également comme tétras). En générale, les tétras ne bénéficient pas de
la méme réputation que les éléments héxaédriques (ou héxas) puisque ces derniers ont géométriquement
un comportement plus stable et mécaniquement plus proche & celui observé dans les essaies physiques
sans pour autant avoir une si grande dépendance de la résolution du maillage par rapport aux tétras.
Néanmoins, I’évolution de la capacité numérique a permit qu’un maillage congu en tétras suffisamment
raffiné puisse fournir une réponse mécanique avec une erreur quasi négligeable contre un maillage héxa .
Cela ne vient cependant pas sans un prix a payer : les simulations numériques en tétras sont nettement
plus consumatrices des ressources computationnelles que les simulations en héxas.

En faisant un bilan des avantages et des inconvénients pour chaque type de maillage, nous avons
donc pris la décision d’utiliser un mailleur volumique quasi-automatique du logiciel Hypermesh, ce qui
limite 'utilisation des éléments que de type tétraédrique. Aprés la phase de répartion des surfaces
issues du premier maillage surfacique, nous avons lancé donc le procés du maillage volumique dans
chaque domaine, dont les différentes couches osseuses et cartilagineuses, et pour en finir, nous avons
optimisé automatiquement la qualité des éléments finis, en cotrélant notamment les angles des tetras
pour éviter surtout des éléments applatis ou trop étendus (ce qui engendre une maillage de mauvais
qualité donc une plus forte chance d’une solution divérgente).



3.2 Tests in stlico

Pour valider le maillage et choisir une taille caractéristique des éléménts a utiliser, nous avons concu
une batterie des tests ayant pour objectif la variation de la taille des éléments finis toujours en utilisant
le méme approche générateur du maillage. Il fait souligner que tout le travail qui comprend le maillage
a été réalisé sous

Les charges mécaniques & simuler ont été choisi pour émuler une mouvement d’abduction a 90°, les
lignes d’action musculaires étant définis ailleurs [11]. Typiquement sur la téte humeérale, les muscles
agissent sous la forme de traction, trés similaire & ’action d’un sangle qui tire. La congruence établie
entre '’humérus et la scapula grace aux cartilages permet par la suite de bouger 'humérus en guise
d’une articulation sphérique. Cela nous a améné en conséquence & émuler les actions musculaires a
I’aide des « cordes virtuelles ». Pour prouver que la méthode de la de est approprié pour nos besoins,
nous avons congu une batterie de tests qui comprend 4 étapes :

1. Validation de la corde virtuelle.

2. Convergence de la taille et ordre des éléments du maillage.
3. Abduction de ’humerus non fracturé.

4. Abduction de ’humerus fracturé.

Pour la premiére étape, un maillage aux éléments unidimensionnels répresentant une corde a été dessiné.
Chaque élément est doublé, toujours en gardant les mémes nceuds (donc méme localisation spatiale),
afin de pouvoir leur attribuer deux propriétés différents : celles d’une chaine ou barre (TRUSS) ne
transmettant pas des moments angulaires, et celles d’une poutre mou (BEAM). Les caractéristiques
mécaniques de la corde répresentée ont été obtenues grace aux essais mécaniques en traction, sous la
forme d’un module homogéne de Young.

Pour la deuxiéme étape, au vu de la méthode de maillage tétraédrique semi-automatique utilisé,
nous avons changé & plusieurs reprises la taille caractéristique des éléments, les faisant varier de 0.5mm
a 2.5mm, afin de changer la finesse totale de la maille volumique. Les éléments choisis étaient de premier
ordre (TETRA4) et de deuxiéme ordre (TETRA20). Puis ensuite, une méme charge mécanique sous
les mémes conditions de frontiére a été appliqué & l’ensemble des humérus ayant des éléments de
taille caractéristique différent, afin de comparer sa réponse mécanique globale a travers la raideur du
maillage.

Enfin pour la troisiéme et quatriéme étape, des solicitations mécaniques issues de [11] et de [12]ont
été appliqués pour les cas d’un humeérus sain aisi que pour un FPH avec le CIM Aequalis, afin de faire
une comparative en terme de contraintes et de déformations.

3.3 Validation ez vivo

Afin de prouver la validité du modéle in silico, nous avons eu recours & un montage expérimentale
congu dans le laboratoire, et dont son objectif est d’évaluer la fidélité du modéle numérique en termes
de distribution de déformations et de déplacements surfaciques grace aux techniques de la stéréo-
corrélation digital des images (SCDI). En effet, la technique SCDI permet dans un cadre physique
de récupérer des informations diies aux sollicitations mécaniques telles que les déplacements et les
déformations sur un région d’intérét (ROI) en se servant des images acquis par deux caméras disposés
en configuration stéréo, comme plusieurs travaux le montrent [13, 14].

Le montage consiste donc en un systéme qui se fixe sur une machine d’essais universelles, et qui
permet de bloquer un segment proximal d’un humérus humain (artificiel ou vrai), lequel pourrait étre
solicité de différentes maniéres :

e En pure compression (en appuyant directement sur la téte).

e En pure traction (a travers 'étirement d’une sangle/tendon directement attaché a 1’os)



e En traction mixte (méme cas d’étirement sur une sangle/tendon mais avec la téte supporté
passivement)

Quant au systéme SCDI, il consiste en deux caméras supportés par un tripied en configuration stéréo
(c’est-a-dire, les deux objectifs, separés une quelconque distance, se fixant sur un méme point-repére),
et une acquisition synchronisé des images pendant la durée de I’essai mécanique. Un mouchetis est
appliqué sur la surface de l'objet solicité. Les points aléatoires dessinés par ce mouchetis, lequel est
peint grace & l'application de peinture en bombe, sont suivis pendant ’enregistrement des images
afin de calculer un déplacement rélatif et donc ainsi, une déformation surfacique. Les travaux de [14]
montrent clairement ’application de la technique citée.

Donc pour notre validation, une cohorte de 15 humérus en sawbones de 4éme génération ont été
distribués en trois échantillos de 5 éprouvettes, & savoir :

e Essai en pure traction, os sans fractures, 10 mm de déplacement & 4 mm /min.
e Essai en traction mixte, os fracturé en 4 parts, CIM installé, 20 mm de déplacement & 4 mm /min.

e Essai en pure compression, os fracturé en 2 parts avec ostéotomie cunéiforme, CIM installé, 4
mm de déplacement & 4 mm /min.

Le protocole & suivre consiste en la préparation d’un segment proximal d’environ 18 cm d’humérus
artficiel coupé a la scie et avec un mouchetis sur la face antérieur du plan sagital. Les essais en
compression et mixte nécessitent de la découpe également a la scie des fragments simulant une fracture
en 2 ou en 4 parts, puis l'installation du CIM Aequalis en suivant la notice du fournisseur. Le bout
distal de 1’os est ensuite posé sur le seau en acier inoxidable du montage personnalisé et une couche
d’environ 100 gr de PMMA est coulé et polymérisé. Cela assure la fixation distale de ’os, selon les
protocoles de [12, 15, 1]. Préalable au démarrage de l’essai, une précharge de 10 N est appliqué, puis
la machine tarée et ’essai lancé. L’aquisition des images se fait de maniére simultanée au démarrage

de D’essai.

4 Résultats

Les résultats de I’essais en compression montrent une raideur global du systéme d’environ 1350 N/mm,
laquelle est supérieur a celles reportés en [16], avec un essais sous conditions similaires. La rupture au
niveau du vis posé dans la grande tubérosité se fait & environ 2 mm de déplacement de la machine,
avec des valeurs de déformation qui circondent le 1,7% le .

Les essais en traction mixte ne montrent pas de rupture, et ce malgré le grand déplacement qui
est majoritairement supporté par le sangle, méme si des déplacement relatif entre les fragments est
supérieur & 2 mm. Une raideur d’environ 70 N/mm est enregistré, laquelle est supérieur a celle reporté
par [1], mais bien au-dessous de celle acquis par [12, 15].

Enfin les essais sur ’humérus sain montrent une valeur de raideur similaire a celle de I’essai en
traction mixte (environ 100 N/mm). Une régime totalement élastique est affiché.
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5 Travail a faire

Les essais ex vivo montrent des caractéristiques qui sont comparables & celles reportées dans la
littérature, mais rappelons que ces essais ont pour vocation de faire une comparative avec les essais in
silico, afin de valider le modéle numérique et poursuivre ’exploration de plusieurs autres cas cliniques
d’intérét pour le CIM en question. Or, des essais numériques sont encore nécessaires, & savoir, ceux
avec des conditions de frontiére et de solicitations mécaniques identiques par apport aux essais ex vivo
et puis ensuite, des essais avec des solicitations outres que ’effort d’abduction appliqué sur ’humérus,
a plusieurs angles.
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