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INTRODUCTION GENERALE

De nos jours, la transplantation des tissus et des organes constitue un probleme clinique
majeur. Au cours de ces derniéres années, les gre es (allogre es et autogre es) ont largement
été utilisées pour remplacer di érents tissus biologiques (os, cartilage. ..). En particulier, les
autogre es ont été considérées pendant longtemps comme le "Gold Standard' dans le domaine
de la médecine orthopédique grace a leurs résultats optimaux dans le cadre de la régénération
tissulaire. Toutefois, elles sont limitées par la quantité d'os disponible au niveau du donneur
et sont parfois responsables de complications impliquant une morbidité importante pour le
donneur.

Derniérement, une solution alternative a été trouvée : des substituts osseux possédant
une structure poreuse complexe, les sca olds, qui favorisent la régénération et permettent de
refonctionnaliser rapidement la partie de I'anatomie lésée, et ce sans risque de maladies. De
plus, leur prix constitue un autre atout majeur. En e et, ils sont pres de 5 fois moins colteux
gu'une autogre e vascularisée (3 009 contre 15 00Q ). Ces substituts sont de plus en plus
utilisés, et pour donner un exemple, le taux de croissance lié a I'utilisation de sca olds dans la
chirurgie maxillo-faciale au cours des derniéres années est de 40% en France. Aujourd'hui de
nombreux sca olds continuent d'étre développés pour la réparation de tissus osseux ou encore
de cartilage. Di érents biomatériaux tels que les céramiques, les polyméres ou les métaux
peuvent étre utilisés pour la fabrication de sca olds.

A n d'évaluer le pouvoir ostéoconducteur d'implants poreux et de mieux appréhender le
processus de régénération osseuse, ou ostéogenése au sein de sca olds, de nhombreuses études
animalesin vivo ont été proposées au début des années 2000. Elles ont toutes conclu que
plusieurs propriétés propres aux implants, telles que la porosité, la taille des pores, l'inter-
connectivité entre les pores ou encore la rugosité de la surface, avaient un rdle important sur
l'activité cellulaire et ainsi sur l'ostéointégration de I'implant.

Cependant, outre le colt important des expérimentations animales, la régénération os-
seuse est un processus long composé de phases successives complexes incluant I'activité de
di érents types de cellules, ce qui rend son observation expérimentale di cile. Apres la phase
in ammatoire, les cellules souches mésenchymateuses migrent depuis I'os héte vers l'implant
puis proliferent pour en n se di érencier en broblastes, chondrocytes, ou en ostéoblastes.

En n, ces trois derniéres cellules créent leur propre matrice extracellulaire, respectivement le
tissu breux, le cartilage et le tissu osseux. Tous ces processus cellulaires sont in uencés a la
fois par I'environnement biologique et mécanique.

L'objectif de ce travail est double puisqu'on souhaite : i) évaluer expérimentalement le pou-
voir ostéoconducteur de sca olds en titane poreux implantés sur la partie non dentée d'hémi-
mandibules de brebis durant 12 semaines et ii) développer un modéle numérique multi-échelle
(méso-macro) et multi-physique (mécanobiologie et poroélasticité) capable de reproduire la
formation des tissus au sein de ces sca olds. Ce projet de recherche se base donc sur une ap-



proche a la fois expérimentale et numérique, ce qui constitue I'élément clé du travail. En e et,

la plupart des modeles existants n'ont pas été validés ou l'ont été a l'aide d'expérimentations
réalisées sur de petits animauxi(e. lapin, rat) puisque leur taille et leur codt facilitent le
protocole. Néanmoins, contrairement au mouton, leur processus de régénération osseuse est
trés éloigné de celui de I'homme. De plus, a notre connaissance, aucune étude expérimentale
relative a I'utilisation de sca olds en titane pour la reconstruction de defects osseux sur de
gros animaux n'a été répertoriée dans la littérature.

Pour mener a bien cette étude, nous nous sommes entourés d'une équipe pluridisciplinaire,
composée de di érents acteurs experts dans leur domaine respectif et avons organisé le travail
en trois taches :

L'expérimentation animale réalisée a I'hdpital Georges Pompidou et en collaboration
avec le Dr Thomas Schouman, chirurgien maxillo-facial a I'h6pital de la Pitié Salpétriére
et I'entreprise OBL fournissant les sca olds en titane;

Le modele numérique multi-échelle et multi-physique décrivant I'activité cellulaire au
sein du sca old durant les 12 semaines d'implantation;

Les examens histologiques (réalisés en collaboration avec I'Institut de Recherche de
Biomécanique des Armées), micro-tomographiques et les tests mécaniques réalisés sur
chaque hémimandibule explantée an de : i) quanti er le pouvoir ostéoconducteur du
sca old en titane et ii) valider les modéles numériques d'ostéogenéese.

Ce manuscrit débutera par des rappels sur la physiologie du tissu osseux a n de présenter
le processus d'ostéogenése et les di érentes phases qui le composent. Puis, une revue de litté-
rature sur les substituts osseux poreux et plus particulierement ceux en titane sera présentée.
Ce premier chapitre permettra de mettre en évidence I'ensemble des enjeux de l'ingénierie
tissulaire lors du développement d'un sca old ainsi que les di érents phénomeénes biologiques
impliqués lors de I'ostéointégration d'un sca old.

Le chapitre Il sera consacré aux essais expérimentaur vivo. Dans un premier temps,
une revue de la littérature relative aux modéles animaux pour la reconstruction d'un defect
mandibulaire sera présentée. Cette revue conduira a la présentation en détail du modele
animal retenu pour notre expérimentation. Puis, la démarche ainsi que les résultats relatifs
aux test mécaniques et aux examens histologiques et micro-tomographiques réalisés sur les
hémimandibules explantés seront détaillés.

Les chapitres Il et IV présenteront les di érents modeéles numériques. Le chapitre Il
présentera un modeéle poroélastique capable d'évaluer la pression du uide interstitiel au sein
d'une hémimandibule de brebis. De plus, étant basé sur le travail de Manfredirgt al. (1999),
ce modele permettra de valider notre approche a n de I'appliquer, dans un second temps, au
modeéle d'ostéogenése. En n, le chapitre IV présentera un modéle numérique en 2 dimensions
basé sur les expérimentations animales présentées dans le chapitre Il et capables de prédire
la formation des tissus osseux au sein des sca olds en titane.

Le chapitre V présentera des applications aux modéles de poroélasticité et d'ostéogenése
introduits aux chapitres Ill et IV. Plus particulierement, la théorie de la poroélasticité sera
appligué a la géométrie réelle d'une hémimandibule de brebis. Puis, un modeéle d'ostéogenése
en 3 dimensions combinant les éléments nis, la théorie de la poroélasticité et prenant en
compte la di érenciation cellulaire sera présenté.

En n, une conclusion générale sur les travaux réalisés ainsi que les possibles perspectives
sera présentée.










CHAPITREI

CONTEXTE

La régénération osseuse au sein d'un substitut osseux est un phénoméne biologique com-
plexe faisant intervenir l'activité de di érentes cellules et associant étroitement des phéno-
meénes biologiques et mécaniques.

Au cours de ce chapitre, la physiologie du tissu osseux sera détaillée ainsi que les di érents
processus impliqués lors de la régénération et du remodelage osseux. Nous verrons également
le rdle de l'ingénierie tissulaire dans la fabrication de substituts osseux pour la reconstruction
des tissus durs.

Ces points seront abordés dans l'ordre suivant :
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CHAPITRE |. CONTEXTE

1 Physiologie du tissu osseux

1.1 Le squelette

Tout au long de la vie, le squelette de I'étre humain évolue, du f+tus qui n'est constitué
gue de cartilage aux personnes agées qui voient leur densité osseuse diminuer au cours des
années. Le squelette est composé de plus ou moins 206 os (Figure 1.1) et remplit plusieurs
réles. Tout d'abord, il protége les organes vitaux : le c+ur et les poumons sont protégés par
la cage thoracique tandis que le systéme nerveux central est protégé par la boite cranienne et
les vertébres. Il sert également de charpente sur laquelle sont attachés les muscles et autres
structures telles que les tendons et les ligaments qui permettent ainsi la locomotion de I'étre
humain. En n, c'est le principal réservoir phosphocalcique du corps car il contient 99% de
calcium et 90% du phosphate de l'organisme.

Ce sont avant tout les os qui donnent une certaine rigidité au corps humain. De plus, ils
sont capables de s'auto-adapter a des modi cations d'ordre biomécanique ou biochimique.

Figure 1.1. Squelette humain [source : http ://www.anatomie-humaine.com].

1.2 Structure de l'os

Le squelette est composé d'os longs (fémur, tibia...), d'os courts (vertébres, tarses...) et
d'os plats (os du crane et de la face, scapula...). La texture élémentaire de ces os est déter-
minée par I'organisation de micro brilles de collagéne au sein de la matrice extracellulaire du
tissu osseux. On distingue alors I'os lamellaire et I'os breux (ou tiss€).

L'os lamellaire caractérise I'os mature et présente une organisation réguliére et en la-
melle des micro brilles de collagéne (Figure 1.2). Les lamelles sont le résultat de I'apposition
de couches successives de tissu osseux par les ostéoblastes. Au sein de chaque lamelle les
micro brilles de collagéne sont paralleles. La presque totalité des os chez un adulte sain est
lamellaire.

Cependant, il arrive que ces micro brilles de collagéne soient disposées en un réseau ir-
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1. PHYSIOLOGIE DU TISSU OSSEUX

Figure 1.2. Os lamellaire en lumiere polarisée [source : http ://www.inserm.fr].

régulier et désordonné. On caractérise alors ce type d'os dereux ou tissé (Figure 1.3).
Cette texture peut étre observée lors de I'embryogénése ou lors de la guérison d'une fracture
et est caractéristique d'une formation osseuse rapide. Cet 0s sera ensuite remplacé par de l'os
lamellaire via le remodelage osseux.

Figure 1.3. Os tissé (Schenket al., 1994).

Par ailleurs, on distingue di érentes structures d'os lamellaires : I'os spongieux et I'os
cortical.

L'os cortical , également appelé os compact ou haversien, est composé de structures
cylindriques appelées ostéons ou systémes de Havers (Figure 1.4). Ces ostéons sont formés de
plusieurs couches de lamelles osseuses concentriques. Au centre de l'ostéon se situe un canal
central appelé canal de Havers qui contient les nerfs et les vaisseaux sanguins. Les canaux
de Havers sont reliés entre eux via les canaux de Volkmann qui, eux aussi, contiennent des
vaisseaux et des nerfs. lls permettent également de relier les canaux de Havers avec la surface
de l'os et la cavité médullaire. Ce réseau inter-communicant permet ainsi la nutrition des
tissus osseux (Curtiset al., 1985; Burger et Klein-Nulend, 1999).

Figure 1.4. Représentation schématique de I'os cortical et spongieux [source : www.wikipedia.fr].
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L'os compact est riche en ostéocytes et est donc le principal responsable du phénoméne
de mécano-transduction (Curtiset al., 1985) dont on parlera dans la suite. Il est donc capable
de transmettre des informations sur son environnement mécanique vers |'os trabéculaivéa
des signaux principalement biochimiques.

Enn, l'os spongieux , également appelé os trabéculaire, est surtout présent dans les os
courts, les os plats et les épiphyses des os longs. Il est composé, comme son nom l'indique,
de trabécules séparées par des espaces médullaires (Figure 1.5). Ces cavités contiennent la
moelle hématopoiétique et des tissus adipeux. Le réseau en trois dimensions ainsi constitué
peut in uencer la résistance mécanique de I'os. En e et, I'orientation des travées dépend des
lignes de forces auxquelles est soumis l'os.

Figure 1.5. Os spongieux marqué en bleu (Poirier et Catala, 2006).

1.3 Composition de l'os
1.3.1 Les tissus

Chaque os est composé principalement de deux types de tissus : la moelle osseuse hémato-
poiétique (65-70%) et le tissu osseux (20-25%). Les os sont également vascularisés et entourés
d'un tissu conjonctif, le périoste, qui permet la nutrition et la croissance de l'os.

La moelle osseuse hématopoiétique (65-70%) est située au centre de I'os, dans les
espaces médullaires et produit deux grands groupes de cellules progénitrices :

les cellules souches hématopoiétiques qui se di érencient en cellules sanguines et
immunitaires mais aussi en cellules de la lignée ostéoclastique ;

les cellules souches mésenchymateuse qui ont un fort potentiel di érenciatif et
géneérent toutes les cellules du squelette (ostéoblastes, chondrocytes, ostéocytes, bro-
blastes...).

Elle contient aussi des cytokines et des facteurs de croissance sécrétés par les ostéoblastes qui
jouent un réle important dans la régulation du remodelage osseux.

Le tissu osseux (20-25%) est un tissu conjonctif spécialisé. Il est formé d'une matrice
extracellulaire qui contient les éléments cellulaires. Cette matrice est composée d'une phase
minérale sur laquelle se xe une phase organique :

la matrice organique est essentiellement constituée de protéines collagéniques. C'est
la protéine brillaire de collagene de type | qui est d'ailleurs prépondérante. D'autres
protéines, cette fois-ci non-collagéniques, impliquées dans la minéralisation de la matrice,
constituent le reste de la matrice organique (10 a 15%);

la phase minérale , quant a elle, est essentiellement constituée d'hydroxyapatite (cris-
taux de phosphate de calcium), de carbonate de calcium et de phosphates de magnésium.
Ces cristaux sont localisés soit entre les bres de collagéne, soit a l'intérieur de celles-ci.
Elle représente 50 a 70% de la matrice osseuse.
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1.3.2 Les cellules osseuses

On distingue deux types de cellules osseuses : les cellules ostéoformatrices (les ostéo-
blastes, les ostéocytes et les cellules bordantes) et les cellules ostéorésorbantes (les ostéo-
clastes). Comme expliqué plus haut, les cellules ostéoclastiques dérivent de la lignée des cel-
lules hématopoiétique. Quant aux cellules ostéoformatrices, elles dérivent des cellules souches
mésenchymateuses. Toutes ces cellules ont un rbéle important dans les di érents processus
d'évolution osseuse.

Les ostéoblastes sont des cellules cubiques ayant un gros noyau et sont situées sur la
surface interne et externe du tissu osseux en croissance (Figure 1.6). lls adhérent et se déplacent
sur la matrice osseuse a l'aide de leurs intégrines et sont reliés entre eux et aux ostéocytes
via des jonctions communicantes. Ces cellules permettent a la fois la formation de la matrice
organique et la minéralisation de celle-ci.

Figure 1.6. Ostéoblastes en activité dans l'os spongieux [source : www.vetmed.vt.edu].

En e et, l'ostéoblaste élabore les constituants organiques de la matrice extracellulaire du
tissu osseux (ostéoides). Il sécrete un grand nombre de protéines dont la molécule collagéne
de type I, constituant principal de la phase organique du tissu osseux. De plus, sa membrane
plasmigue renferme en abondance de la phosphatase alcaline, un enzyme qui entre en jeu dans
la déphosphorylation. Ces enzymes sont indispensables a la minéralisation de I'os en favorisant
les concentrations locales en ions calcium et phosphates. Le phosphate inorganique se lie ainsi
au calcium pour former de I'nydroxyapatite, constituant principal de la phase minérale du
tissu osseux. De ce fait, I'ostéoblaste contribue a la formation osseuse, et créé tout autour
de lui méme des tissus osseux, s'emmurant ainsi vivant. L'évolution de ces ostéoblastes peut
alors suivre 3 voies :

di érenciation en ostéocytes;
di érenciation en cellules bordantes ;
mort par apoptose.

Les ostéocytes sont des ostéoblastes matures dérivant d'une di érenciation terminale des
ostéoblastes. lls sont entierement entourés par la matrice extracellulaire osseuse minéralisée et
sont incapables de se diviser. Les ostéocytes sont logés dans des cavités appelées ostéoplastes
et présentent des prolongements cytoplasmiques (Figure 1.7) qui sont localisés dans des cana-
licules anastomosés. lls permettent aux ostéocytes de se nourrir et d'étre reliés entre evia
des jonctions communicantes.

Cette cellule est beaucoup moins active que l'ostéoblaste, ses capacités de synthése et de
résorption sont donc limitées. Elle participe cependant au maintien de la matrice osseuse et
contribuent & I'hnoméostasie de la calcémie. En n, l'ostéocyte posséde des mécano-récepteurs
qui permettent de renseigner sur la pression osseuse. Elle joue donc un role dans le phénoméne
de mécano-régulation du remodelage osseux.
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Figure I.7. Ostéocytes et leurs prolongements cytoplasmiques au sein d'un tissu lamellaire - os com-
pact (Poirier et Catala, 2006).

Les cellules osseuses bordantes sont des ostéoblastes au repos qui tapissent la majorité
des surfaces de I'os adulte. Plus précisément, elles se situent la ou il n'y a ni résorption ni
formation osseuse. Ces cellules sont de forme aplatie et allongée et possédent peu d'organites.
Tous comme les ostéoblastes, elles sont reliées entre elles et avec les ostéocytes. Ces cellules re-
posent sur de I'os minéralisé et sont pourvues de récepteurs aux facteurs de croissance. Ainsi,
les cellules bordantes sont capables, si elles sont stimulées, de redevenir des ostéoblastes actifs.

Les ostéoclastes sont dérivés de pré-ostéoclastes provenant des monocytes du sang par
fusion cellulaire. lls sont tres volumineux, de 20 & 100 m de diametre, et ont plusieurs
noyaux (Figure 1.8). Ces cellules sont responsables de la résorption osseuse. L'ostéoclaste est
trés mobile et est capable de se déplacer a la surface des travées osseuses pour aller d'un site
de résorption & un autre.

Figure 1.8. Ostéoclaste de rat et sa lacune de résorption [source : www.ucl.ac.uk].

A la surface de la matrice osseuse, il développe une bordure en brosse et se xe a celle-ci a
l'aide d'intégrines et de nombreuses protéines créant ainsi une zone étanche ou peut avoir lieu
la résorption osseuse. Cette résorption s'e ectue en deux temps : dans un premier temps, la
phase minérale est dissoute puis, dans un deuxiéme temps, la matrice organique est dégradée.

La dissolution a lieu grace aux nombreuses mitochondries que contient l'ostéoclaste. Ce
sont elles qui fournissent de l'adénosine triphosphate pour activer les pompes a protons qui
relachent des ions hydroxyde et ainsi diminuent le pH. Cette acidi cation favorise la dissolu-
tion de la phase minérale de la matrice osseuse et met a nu la matrice organique. L'ostéoclaste
sécrete alors des enzymes protéolytigues lysosomales, ce qui améne a la dégradation de la ma-
trice collagénique. En n, il se détache de I'os et laisse place a une lacune de résorption appelée
lacune de Howship . Lorsque les ostéoclastes ont ni de creuser une lacune, ils meurent par
apoptose.

Tous ces phénomeénes sont favorisés ou inhibés par des hormones, des enzymes et des fac-
teurs de croissance (Aubin, 1998; Hofbauest al., 2000). lls vont alors agir sur la prolifération,
la di érenciation, l'activation, I'inhibition et I'apoptose des cellules osseuses. Par exemple, la
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1. PHYSIOLOGIE DU TISSU OSSEUX

di érenciation des ostéoblastes et ostéoclastes est contrdlée par des processus complexes ou
interviennent les facteurs de transcription (RANK/RANKL, cbfa 1/runx-2...) présents dans

leur environnement et par des interactions cellule-cellule. Ces phénomenes complexes sont
pour la plupart interdépendants et peuvent dépendre de facteurs extérieurs tels que le sexe,
I'age, l'activité physique. ..

1.4 Le remodelage osseux

Le remodelage osseux est un mécanisme complexe associant étroitement les phénomeénes
de résorption osseuse par les ostéoclastes et de formation osseuse par les ostéoblastes. Ces
phénoménes interviennent tout au long de la vie et peuvent étre in uencés par des facteurs
mécaniques ou biochimiques. Le remodelage osseux permet ainsi au squelette de s'adapter
durant la croissance, de conserver ses propriétés mécaniques et d'assurer leur adaptation aux
contraintes.

1.4.1 Unités fonctionnelles de remodelage

Le remaniement osseux s'e ectue grace a des unités fonctionnelles de remodelage (appelées
BMU pour Basic Multicellular Unit) constituées de deux types de cellules : les cellules ostéo-
blastiques et ostéoclastiques. Durant le remodelage osseux, I'activité de ces cellules est couplée
dans l'espace et dans le temps. L'os est ainsi composé de millions d'unités fonctionnelles de
remodelage qui progressent dans le tissu osseux. La durée de vie d'une BMU est de 6 a 9
mois, la phase de formation étant plus longue que celle de résorption. Durant cette période,
les ostéoclastes et ostéoblastes sont continuellement recrutés. lls remanient I'os suivant une
séquence hien dé nie : Activation-Résorption-Formation. Ainsi, les ostéoclastes se situent en
avant de la BMU et les ostéoblastes a l'arriére (Figure 1.9).

Figure 1.9. Cycle de remodelage osseux (Funck-Brentano et Cohen-Solal, 2010).

Ce cycle débute par l'activation des précurseurs des ostéoclastes puis de leur di érencia-
tion. Ensuite, la phase de résorption est réalisée par les ostéoclastes : dissolution de la phase
minérale puis dégradation de la matrice organique. Enn, la phase de formation de tissus
osseux est assurée par les ostéoblastes : production de la matrice extra-cellulaire organique
puis minéralisation de celle-ci.

1.4.2 Régulation du remodelage osseux
La régulation du remodelage osseux est assurée par des facteurs biochimiques tels que les

hormones systémiques (parathormone qui régule la calcémie, calcitonine, estrogenes...), les
facteurs autocrines (produits par une cellule pour réguler sa propre activité) et paracrines
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(produits par une cellule pour réguler l'activité d'une autre cellule) indispensables a la di é-
renciation et a la survie des cellules osseuses, des cytokines (interleukines)... Le schéma de
régulation est le suivant : les hormones vont stimuler les cellules osseuses dans |'expression
des protéines d'interaction et dans la production des facteurs autocrines et paracrines. Tous
ces facteurs biochimiques sont donc interdépendants et répondent a des processus complexes
a n de garder 'hnoméostasie osseuse.

A la n du dix-neuvieme siécle, Julius Wol, chirurgien allemand, développa une théo-
rie sur la régulation du remodelage osseux par les contraintes mécaniques (Wol, 1892). Ce
concept, basé a I'époque uniquement sur des observations sur le terrain, fut repris par d'autres
chercheurs pour I'étude du phénoméne de mécanotransduction osseuse (Beaugtral., 1990;
Cowin, 1993; Jacobset al., 1997; Doblaré et Garcia, 2001; Frost, 2003). Ce phénoméne tra-
duit la capacité d'une cellule a transcrire lesstimuli mécaniques ressentis en un signal d'une
autre nature (chimique, électrigue...) qui in uence l'activité d'autres cellules. On passe alors
de I'échelle macroscopique, échelle de I'e ort et des propriétés mécaniques de l'os, a I'échelle
microscopique, échelle des facteurs biochimiques et des cellules.

Les ostéocytes sont les cellules mécano-sensibles des tissus osseux. lls sont les principaux
responsables de I'adaptation des tissus osseux aux e orts extérieurs et sont capables de s'ac-
tiver lorsque la déformation de leur cytosquelette due aux champs mécaniques locaux dépasse
un certain seuil. Une fois actives, les ostéocytes envoient di érents messages chimiques et/ou
électriques aux cellules souches hématopoiétiques et aux cellules souches mésenchymateuses
an d'activer leur di érenciation en cellules osseuses. lls permettent donc a I'os de pouvoir
adapter ses propriétés et son architecture a son environnement. Plusieurs études ont démontré
le lien entre la variation des e orts mécaniques subie par les tissus osseux et la variation de
leurs propriétés mécaniques tel que la densité. Par exemple, il a été observé que stimulus
mécanique des ostéocytes est supérieur a un seuil, I'os va se densi er et au contraire s'il est
inférieur, sa densité va diminuer (Figure 1.10).

Figure 1.10. a) Représentation du taux de remodelage osseux en fonction de I'énergie de déformation
et b) distribution de la densité apparente d'un fémur prédit par le modele de remodelage osseux aprés
21 itérations (Huiskeset al., 1987).

1.5 La régénération osseuse ou ostéogenéese

Le remodelage osseux et la régénération osseuse sont deux phénoménes importants lors
de la guérison de fractures, lors de l'osteointégration de prothése ou encore lors de la dis-
traction ostéogénique. En e et, I'os est capable de se reconstruire, de restaurer ses propriétés
physiques et géométriques lorsqu'il a été 1ésé. Dans ces di érents cas, la régénération osseuse
a lieu avant le remodelage osseux, et fait intervenir un processus biologique complexe de
construction osseuse appelé ostéogenése. Il existe di érentes réparations osseuses : la répara-
tion osseuse endochondrale et la réparation osseuse intramembranaire.

L'ossi cation endochondrale est une ossi cation primaire a partir d'une ébauche car-
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tilagineuse, le cartilage va se transformer petit a petit en tissu osseux (Figure 1.11). Elle a lieu
chez I'enfant et concerne les os longs. Elle intervient également chez I'adulte pour la guérison
de fractures mais elle n'a pas lieu chez les sujets sains.

Figure [1.11. Ossi cation endochondrale. Plateau de croissance de I'epiphyse du tibia proximal d'une
souris agée de deux semaines [source : www.bioscience.fr].

Lors de l'ossi cation endochondrale, les chondrocytes (cellules propres au cartilage) s'hy-
pertrophient puis synthétisent de la phosphatase alcaline. Cette enzyme va alors favoriser la
calci cation de la matrice cartilagineuse. Ensuite, le cartilage se vascularise ce qui entraine
I'apoptose des chondrocytes mais aussi la prolifération des cellules souches et donc des ostéo-
blastes (par di érenciation) au sein de ce cartilage. Les ostéoblastes s'orientent le long des
travées cartilagineuses créant un tissu osseux. Le point d'ossi cation primaire est ainsi formé.
Cette ossi cation se développe par apposition et de facon ordonnée. Il existe d'ailleurs une
ligne d'ossi cation trés nette qui limite le tissu osseux qui vient d'étre formé du tissu cartila-
gineux. La croissance se poursuit pour former de I'os cortical ou trabéculaire.

L'ossi cation intramembranaire se fait sans ébauche cartilagineuse préalable mais
a partir d'un mésenchyme vascularisé et concerne les os plats comme le crane ou l'omoplate
(Figure 1.12). Les cellules mésenchymateuses se di érencient en pré-ostéoblastes et émettent de
longs et ns prolongements cytoplasmiques qui leur permettent de se rejoindre entre elles. Elles
se di érencient ensuite en ostéoblastes qui débutent leur activité tel que décrite précédemment
(1.4.1).

Figure 1.12. Ossi cation intramembranaire [source : www.medcell.med.yale.edu].

Le tissu osseux est donc troué d'alvéoles ou résident les ostéocytes. Les vaisseaux sanguins
deviennent eux aussi enrobés de matrice osseuse; ils résident dans les canaux en liaison avec
les canalicules et les alvéoles. Un réseau canaliculaire en trois dimensions contenant le uide
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intercellulaire nécessaire a la nutrition des ostéocytes est donc créé. Ainsi, un premier centre
d'ossi cation intramembranaire assez petit et de la forme d'une barre est formé, d'ou le terme
de travée osseuse.

Dans un substrat mésenchymal donné, plusieurs travées se forment et croissent par apposi-
tion. En croissant, les travées grossissent et se rejoignent emprisonnant les vaisseaux sanguins
et les nerfs. La croissance se poursuit en fonction de la nature du tissu osseux voulu (cortical
OU Spongieux).

1.6 Biologie lors de la régénération osseuse au sein d'un sca old

L'ostéogenése est une succession de phénomeénes cellulaires complexes impliquant I'activité
de di érentes cellules. Comme expliqué précédemment, elle peut étre in uencée a la fois par
des facteurs biochimiques mais également par des facteurs mécaniques.

Dans cette partie, nous verrons les di érentes phases lors de I'ostéointégration d'un sca old
(Figure 1.13) qui sont, nalement, assez proches de celles qui composent la guérison d'une
fracture.

Figure 1.13. Phases biologiques lors de l'ostéointégration d'un sca old d'aprés Ambard et Swider
(2006).

Y La phase in ammatoire

La réparation naturelle d'un tissu est toujours précédée d'une succession de mécanismes
qui incluent une réaction in ammatoire avec la sécrétion de cytokines in ammatoires.

Lors d'une Iésion tissulaire, il y a irruption de sang en dehors des vaisseaux (hémorragie).
L'ostéotomie se remplit rapidement de sang qui coagule en quelques minutes formant ainsi
un caillot qui servira ensuite de support pour la formation du cal. Di érentes cellules migrent
alors au sein de ce caillot. Les cellules in ammatoires (macrophage, leucocytes...) a uent
dans le caillot et proliférent permettant la détersion du cal qui va donc se transformer petit
a petit en tissus granulaires ou breux. Ce cal servira de support pour le régénérat osseux.

Y La vascularisation

La vascularisation est nécessaire dans le processus de réparation osseuse puisqu'elle per-
met I'acheminement des facteurs de croissance et des di érents types de cellules au niveau
du cal. Elle permet notamment I'acheminement des cellules souches mésenchymateuses qui
induisent l'ossi cation de celui-ci. Les vaisseaux sanguins permettent également le transport
de l'oxygene au sein du cal et jouent un rble primordial dans la di érenciation des cellules
souches mésenchymateuses. Celles-ci se di érencient en chondrocytes si la teneur en oxygene
est faible et en ostéoblastes si la teneur est élevée (Gerber et Ferrara, 2000).

Y L'ossi cation
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Aprés une semaine de cicatrisation, sous l'action des di érents facteurs de croissance,
les cellules souches mésenchymateuses vont proliférer et se di érencier en chondrocytes, os-
téoblastes ou broblastes selon les conditions mécaniques et biologiques locales dans le cal.
Chaque type de cellule va synthétiser la matrice extracellulaire qui lui est associée : tissus
osseux pour les ostéoblastes, tissus cartilagineux pour les chondrocytes et tissus breux pour
les broblastes.

C'est donc la mécano-régulation mais egalement les facteurs biologiques comme la teneur
en oxygene qui vont orchestrer la di érenciation et conditionner les types de tissus qui seront
présents dans le cal osseux. Normalement, il sera essentiellement formé de chondrocytes et
d'ostéoblastes, ce qui aboutira a l'ossi cation du régénérat par ossi cation endochondrale et
intramembranaire. Si trop de broblastes sont formés, on obtiendra alors un cal breux.

2 Les substituts osseux

En cas de perte de tissus durs, les substituts osseux sont un bon compromis entre les
autogre es et la distraction ostéogénique. lls permettent en e et de re-fonctionnaliser im-
médiatement la partie anatomique lésée et d'éviter ainsi la transmission de maladie. Deux
grandes familles de substituts osseux existent : les substituts non résorbables, tels que le ti-
tane ou encore les aciers inoxydables, et les substituts résorbables, tels que les céramiques ou
les polymeres (Figure 1.14).

Figure 1.14. a) Radiographie montrant un defect cranial et b) reconstruction du defect a l'aide d'une
plague en polymére (Mantri et al., 2012).

Chacun de ces substituts présente des avantages et des inconvénients, ils ne sont donc
pas utilisés pour les mémes applications. Le principal avantage des substituts résorbables est
gu'une fois implantés, I'os va remplacer petit a petit ce substitut. Cependant, il est dicile
de trouver un bon compromis entre les propriétés mécaniques du substitut et son pouvoir
résorbable. Par exemple, la fragilité des céramiques est leur principal inconvénient. Elles ne
peuvent donc pas étre utilisées dans le cas d'une charge trop importante. Concernant les
substituts en polymeére, il est dicile de trouver un polymére ayant les bonnes propriétés
mécaniques et ne réagissant pas avec l'organisme. Leur principal inconvénient est le rejet de
substances toxiques pour I'organisme au contact des uides biologiques.

Les substituts métalliques, et plus particulierement le titane, sont donc plus largement
utilisés. lls sont connus pour avoir de bonnes propriétés mécaniques, une bonne résistance a
la corrosion et étre biocompatibles. Cependant, les métaux présentent également des inconvé-
nients, comme par exemple étre trés peu biodégradables. Toutefois, l'inconvénient majeur de
ces substituts reste leur raideur qui est trés élevée au regard de celui de I'os (110 GRa2-20
GPa). L'implant métallique est donc beaucoup plus rigide que l'os et encaisse ainsi toutes
les contraintes. L'os environnant n'est donc plus sollicité et risque de se résorber autour de
l'implant (stress-shielding) (Niinomi et Nakai, 2011).
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CHAPITRE |. CONTEXTE

A n de réduire la rigidité des implants, une alternative est d'introduire des pores au sein
des implants. Ainsi leur module d'Young est considérablement réduit et permet de favoriser
leur ostéointégration. Il est alors important de contrdler la vitesse de résorption au regard
du temps nécessaire pour la formation osseuse. Plus le biomatériau est dégradable, moins il
devra étre poreux an d'éviter qu'il ne se résorbe avant la n du processus d'ostéogenese.
Au contraire, les sca olds ayant une vitesse de dégradation lente pourront avoir une grande
porosité. Cependant, cette alternative risquera de fragiliser d'avantage les céramiques et les
polymeéres.

Pour conclure, le titane semble étre un bon compromis puisqu'il a de bonnes propriétés
mécaniques, une bonne résistance a la corrosion et il est biocompatible.

2.1 Intéréts des sca olds en titane

Pour la reconstruction des tissus durs, on a souvent cherché un substitut idéal capable
d'imiter la structure et le comportement complexe de l'os. Toutefois, trouver un substitut
biocompatible avec de bonnes propriétés mécaniques n'est pas évident. Les premieres re-
cherches concernant les implants poreux remontent aux années 40, mais la premiére structure
fut développée dans les années 70 et concernait le revétement des prothéses (Spector, 1987).
Finalement, le premier implant entierement poreux apparut dans les années 80.

Aujourd'hui, un grand nombre d'implants poreux ont été développés et réalisés par di é-
rents procédés de fabrication dans di érents matériaux. Comme expliqué plus haut, 3 types
de biomatériaux sont utilisés (Figure 1.15) : les polymeéres et les céramiques pour leur capacité
a se biodégrader et les substituts métalliques pour leurs propriétés mécaniques.

Figure 1.15. 3 types de sca olds : a) en polymere (http ://pec.engr.wisc.edu/), b) en céramique (Faria
et al., 2010) et d) en titane (Takemoto et al., 2005).

L'ensemble des propriétés mécaniques de l'implant est un des critéres les plus importants
pour son ostéointégration, plus particulierement lorsqu'il est utilisé dans des conditions de
charge. En e et, lI'implant doit avoir une rigidité adéquate pour ne pas encaisser tous les
e orts : |'os doit continuer a étre sollicité pour éviter sa résorption. C'est la raison pour laquelle
les implants en titane poreux sont une bonne alternative puisque leur module d'Young est
proche de celui de l'os (20 GPa).

Les structures poreuses ont également d'autres avantages. Plusieurs études (Karageorgiou
et Kaplan, 2005; Otsukiet al., 2006; St-Pierreet al., 2005; Xueet al., 2007) ont montré qu'elles
favorisent I'ancrage des cellules mais également leur prolifération. En e et, la porosité, la taille
des pores ou encore l'interconnexion entre chaque pore sont autant de facteurs in uencant
l'ostéointégration des implants.

Concernant la porosité d'un scaold, il existe deux types de porosité : la microporosité
entre chaque grain du métal, responsable de sa rugosité, et la macroporosité, responsable
de la structure du sca old. La rugosité de la surface va donc favoriser I'adhésion des cellules
(Otsuki et al., 2006) alors que la macroporosité va permettre aux cellules de traverser l'implant
facilitant ainsi sa vascularisation puis sa colonisation osseuse. La taille des pores doit étre
supérieure a 200m pour favoriser la prolifération des cellules osseuses. En dessous, les cellules
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s'hypertrophient et nissent par mourir (Figure 1.16).

Figure 1.16. Réponse des cellules pour di érentes tailles de pore a) 58 b) 100m c¢) 150m d)
200m e) 300m et f) l'intérieur d'un pore. Si la taille du pore est <150 m les cellules traversent
directement le pore alors que si le pore est >200m les cellules grandissent au sein du pore (Xue
et al., 2007).

Cependant, elle n'a pas d'impact signi catif sur la di érenciation des cellules et le processus
de minéralisation osseuse (St-Pierret al., 2005). C'est ici que l'interconnexion des pores est
importante car c'est elle qui induit la di érenciation cellulaire (Otsuki et al., 2006). En e et,
Otsuki et al. (2006) ont démontré qu'en implantant un sca old dans le condyle fémoral de
lapins durant 6 & 12 semaines les pores ayant les cellules les plus di érenciées étaient ceux dont
leurs connexions avec les autres pores étaient les moins étroites et ceux ayant les connexions
les plus courtes avec I'extérieur de l'implant (Figure 1.17).

Figure 1.17. Les pores bien di érenciés ont au moins une interconnexion large et courte (Pore A)
alors que les pores peu di érenciés ont des interconnexions plus longues (Pore B) et si des liaisons
courtes existent, elles sont étroites (Pores C et D) (Otsukiet al., 2006).

D'autres études se sont intéressées aux revétements des structures poreuses (Takemoto
et al., 2005; Lopez-Heredieaet al., 2008; Cachinho et Correia, 2008). lls ont montré que le
revétement avait plusieurs avantages : i) augmenter la rugosité de la surface et donc I'adhésion
des cellules, ii) augmenter la résistance a la corrosion et iii) ajouter de la bioactivité avec un
revétement d'hydroxyapatite.

En n, Karageorgiou et Kaplan (2005) expliquent qu'il serait intéressant de développer un
implant ayant di érentes tailles de pores an de guider la croissance osseuse. Comme elle
progresse de la périphérie de l'implant vers son centre, on pourrait imaginer un implant avec
des pores plus grands au centre pour faciliter la formation de tissus osseux en son centre. Grace
a cette variation de porosité et de taille de pores, la structure de l'implant se rapprocherait
alors de l'architecture complexe de l'os.
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CHAPITRE |. CONTEXTE

2.2 Evaluation in vivo du pouvoir ostéoconducteur des sca olds en titane

Depuis le début des années 2000, de hombreuses expérimentationgivo ont été réperto-
riées dans la littérature a n de caractériser le pouvoir ostéoconducteur de sca olds en titane.
Les caractéristiques des sca olds spéci ques a chaque étudee( porosité, tailles des pores,
technique de fabrication, module d'Young et application) sont répertoriées dans les Tableaux
1.1, 1.2 et 1.3). La plupart de ces études ont utilisé les rongeurs tels que les lapins ou les
rats comme modéle animal (Takemoteet al., 2005; Otsuki et al., 2006; Lopez-Heredieet al.,
2008; Willie et al., 2010; Pattanayak et al., 2011; de Wild et al., 2013; Van der Stoket al.,
2013; Zhanget al., 2014). Parmi elles, seulement deux études concernent la reconstruction de
defects interrupteurs (Van der Stoket al., 2013; Zhanget al., 2014). Les autres portent sur
la reconstruction de defects cylindriques non-interrupteurs. La Figure 1.18 présente les deux
types de defects répertoriés dans la littérature.

Figure 1.18. a) Reconstruction de defects interrupteurs réalisés sur le radius de lapins (Zhangt al.,
2014) et b) reconstruction de defects cylindriques réalisés sur le crane de lapins (de Wi al., 2013).

Cependant, comme nous le verrons dans le chapitre suivant (chapitre Il), bien que leur
co(t et leur taille rendent le protocole expérimental plus aisé, leur processus de régénération
osseuse est tres éloigné de celui de I'humain. Il est alors di cile d'extrapoler les résultat a un
cas clinigue humain. Les gros animaux tels que les chiens ou les ovins sont quant a eux des
modeles plus appropriés pour I'étude de la régénération au sein de sca old en titane.

A notre connaissance, tres peu d'études concernent l'implantation de scaold en titane
poreux pour la reconstruction de defects osseux chez de gros animaux (Wiediagal., 2015;
Faria et al., 2010; Ponaderet al., 2010; Fanet al., 2012; Palmquistet al., 2013). La Figure
1.19 montre les deux types de defects répertoriés dans la littérature.

Figure 1.19. a) Reconstruction de defects interrupteurs réalisés sur le métatarse de moutons (Wieding
et al., 2015) et b) reconstruction de defects cylindriques réalisés sur le fémur de chiens (Fat al.,
2012).

Parmi elles, seule une étude concerne la reconstruction d'un defect interrupteur réalisé
sur un os mécaniguement chargé (Wiedinget al. (2015), Figure 1.19a). Au cours de cette
étude, des defects interrupteurs de 2 cm ont été réalisés sur les métatarses de moutons puis
reconstruits a l'aide de scaolds en titane. Des plaques d'ostéosynthese en titane ont été
utilisées an de xer les sca olds. Bien que de telles xations soient nécessaires pour écarter
le risque de fracture, il est probable gu'elles aient compromis la transmission des contraintes
entre les sca olds et I'os adjacent. Il est alors di cile de déterminer les e orts supportés par
le sca old durant I'implantation.
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Table 1.1. Etudes expérimentales sur des sca olds en titane.

ex L Taille des Technique de . Module d"Young o
Référence Porosité pores ( m) fabrication Traitement (GPa) Application
Fuiibavashi et al 2 tailles : 2 procédés : Di érents traitement : Etude in vivo a n de quanti er le pouvoir
J (y2004) ' 40-60% 60-500 Projection plasma aucun ou traitement a Non renseigné ostéoinducteur du titane poreux : implantation
50-450 Fritage la soude (NaOH) des sca olds dans le muscle dorsal de chiens.
Takemoto et al. 40% 300-500 Projection plasma Traltement_ th_ermlque et | 47 (comprt_assmn) Etude in vivo : |mpla,ntat|on de sca qlds dans les
(2005) chimique 13,8 (‘exion) condyles fémoraux de lapins.
) 3 tailles : Etude in vitro ( pré-ostéoblastes de souris) de
St-Pierre et al. Non 336 . . . L - . B
S Frittage Traitement thermique Non renseigné I'in uence de la taille des pores sur l'activité
(2005) renseigné 376 .
cellulaire.
557.
2 porosités : 2 tailles : . . Traitement a la soude T .
Otsuki et al. (2006) 50% 250-500 Metallurgie des (NaOH) + traitement 5,3 Fiude fn vivo - implaniation de sea olds dans fes
70% 500-1500 P thermique y pIns.
5 porosités : 5 tailles : a4
L17% <100 Prototypage rapide 42
Xue et al. (2007) 20% 300 (Lasgrper? inegred aucun 243 Etude in vitro an d'évaluer I'in uence de la
' 27% 450 gr ! taille des pores sur I'activité cellulaire (OPC1).
net shaping) 7,7
40% 550 26
58% 800 ’
Lopez-(HZ%rgg)la etal 50% 1000 Prototypage rapide Hydroxyapatite 2,7 Etude in vitro puis in vivo chez le rat.
. . Métallurgie des Traitement thermique et L . . I
Cachinho et Correia 7506 100-600 poudres (sacri ced revétement par la 0,03 Etude in vitro an de quanti er la bio-activité

(2008)

polymeric sponge)

méthode "sole gel"

de l'implant.
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Taille des

Table 1.2. Etudes expérimentales sur des sca olds en titane.

Technique de

Module d"Young

Référence Porosité pores ( m) fabrication Traitement (GPa) Application
I?[;lﬁlr(j:tgj Prototypage rapide Etude in vitro an d'évaluer I'in uence de la
Warnke et al. (2009) 50-80% (Selective Lazer Aucun Non renseigné taille des pores sur l'activité cellulaire
pores entre Melting) (ostéoblastes d'humains)
450 et 1200 9 '
Prototypage rapide Orthotrope Etude in vivo : implantation de sca olds au sein
Ponader et al. (2010) 61.3% 450 (Selective Electron Aucun 12 9_3% de defects cylindriques réalisés sur le crane de
Beam Melting) B cochons (comparaison poreux et non poreux).
3 pg;o;%as : 3 trﬂss : Métalurgie des 10 Etude in vivo : implantation des 3 types de
Willie et al. (2010) 74.4% 300-900 poudres aucun 3 sca olds aussu(?rgj:sefgregsrcstsdzyll:diggues réalisés
79% 200-600 pins.
. . Etude in vivo : implantation des sca olds au sein
Non Metallurgie des de defects cylindriques réalisés sur des humérus
Faria et al. (2010) S 200-500 poudres (Ti foam aucun Non renseigné y q : .
renseigné o de chiens (comparaison titane et
fabrication) .
hydroxyapatite).
Traitement thermique +
Pattanavak et al 2 tallles : Prototypage rapide traitement a la soude Etude in vivo : implantation de sca olds dans les
(Zgll) ' 55-75% 500-1200 (Selective Lazer (NaOH) + traitement a Non renseigné condyles fémoraux de lapins (comparaison entre
400-800 Melting) I'acide chlorhydrique 3 types de sca old).
(HCI)
- . . Etude in vivo : implantation de sca olds au sein
Di érents traitements : o A X
Métallurgie des aucun. anodisé et de defects cylindriques réalisés sur des fémurs de
Fan et al. (2012) 70% 200-400 ’ Non renseigné chiens a n de quanti er I'in uence de

poudres

anodisé + traitement
thermique

I'anodisation et du traitement thermique sur la
recolonisation osseuse.
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Table 1.3. Etudes expérimentales sur des sca olds en titane.

Référence Porosité Taille des Techr_uqu_e de Traitement Module dYoung Application
pores ( m) fabrication (GPa)
Prototypage rapide 2Li;enmz\}gt§$ﬁ;]tse :et Etude in vivo : implantation de sca olds au sein
de Wild et al. (2013) 83.5% 500-600 (Selective Lazer saliIage + acidg 0.8 de defects cylindriques réalisés sur des cranes de
Melting) chlorhydrique (HC) lapin.
Etude in vivo : implantation de sca olds au sein
Palmquist et al. 65-70% 500-700 Métallurgie des Aucun Non renseigné de defects cyllndrlql_Jes rt_aallses sur des fémurs de
(2013) poudres moutons (comparaison implants poreux et non
poreux).
van der Stok et al. 2 porosités : Prototypgge rapide 156 Etude in vivo : |mplantat|or_1 de sca olds Qou_r !a
68% 240-730 (Selective Lazer aucun reconstruction de defects interrupteurs réalisés
(2013) . 30.38 .

88% melting) sur des fémurs de rats.
. . Etude in vivo : implantation de sca olds pour la
Metallurgie des reconstruction de defects interrupteurs réalisés

Zhang et al. (2014) 68.8% 100-700 poudres (foam slurry aucun Non renseigné . . PR
sur des radius de lapins (comparaison sca olds

method) . ;

en titane et en hydroxyapatite).

Prototypage rapide Etude in vivo : implantation de sca olds pour la
Wieding et al. (2015) 63% 700 (Selective Lazer aucun 8.22 reconstruction de defects interrupteurs réalisés

Melting)

sur des métatarse de moutons.
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CHAPITRE |. CONTEXTE

3 Conclusion

Ce chapitre a permis de mettre en évidence I'ensemble des enjeux de l'ingénierie tissulaire
lors du développement d'un sca old. Par exemple, la porosité, l'interconnexion des pores ou
encore la taille des pores sont autant de facteurs in uencant le pouvoir ostéoconducteur d'un
sca old.

On a également montré qu'a ce jour, aucun scaold en titane n'a été utilisé réellement
sous des conditions de chargement mécanique pour la reconstruction de defects osseux inter-
rupteurs.

Enn, tous les concepts d'anatomie et de biologie introduits dans ce chapitre sont né-
cessaires a la compréhension des di érents processus biologiques qui interviennent lors de
I'ostéointégration d'un sca old et seront indispensables pour modéliser I'activité cellulaire au
sein de celui-ci.
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cHaPITRE

PARTIE EXPERIMENTALE

La conception de sca olds pour la reconstruction de tissus osseux est un processus com-
plexe et long qui nécessite la collaboration de di érents acteurs tels que les chirurgiens et les
ingénieurs. Chaque acteur apporte les connaissances propres a sa spécialité et joue un rble
clé lors des di érentes étapes de la conception comme la dé nition du cahier des charges, la
réalisation et la fabrication du sca old, les essaidgn vitro et in vivo, etc...

Le sca old utilisé dans cette étude a était développé par OBL (Paris), une PME francaise
spécialisée dans la fabrication d'implants pour la chirurgie maxillo-faciale, dans le cadre de la
thése d'Alexandre Barbas (Barbas, 2011). Ainsi les premiéres étapes de son développement,
a savoir la réalisation du cahier des charges et sa fabrication, ont déja été réalisées. Les
di érents procédés de fabrication capables de produire une structure poreuse en titane ayant
des propriétés élasto-plastiques correctes ont été étudiées. Le procédé retenu a été le Selective
Laser Melting (SLM), procédé de fabrication additive. Ensuite, a I'aide de modéles numériques
combinés a des essais mécaniques, la géométrie de la maille du sca old a été dé nie an que
le comportement mécanique de celui-ci soit proche de celui de l'os cortical humain.

L'objectif de ce chapitre est de présenter les essadis vivo qui ont été réalisés a n de quan-
ti er et de comparer le pouvoir ostéoconducteur de ce sca old avec celui d'un implant contrdle.
Nous décrirons alors le protocole expérimental animal ainsi que les di érentes analyses qui
ont permis d'évaluer la recolonisation osseuse au sein des implants.
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1. EXPERIMENTATION IN VIVO

1 Expérimentation in vivo

Dans I'étude du processus de régénération osseuse au sein d'un sca old, I'expérimen-
tation in vivo est une étape importante. Elle permet de mieux appréhender les di érentes
phases du phénoméne d'ostéogenése mais permet également, en complément de modéles nu-
mériques/analytiques, de dé nir les propriétés optimales d'un sca old comme la taille de ses
pores, la rugosité de sa surface, eftc...

Dans cette premiére section, aprés une bréve revue de la littérature concernant les modeéles
animaux utilisés pour la reconstruction mandibulaire, le modele animal retenu pour notre
expérimentation in vivo sera présenté. Puis, la réalisation et les di érents designs d'implants
seront décrits. En n, le protocole opératoire réalisé par le Dr Thomas Schouman a I'hépital
Georges Pompidou sera détaillé.

1.1 Les modeéles animaux dans la littérature

Le choix du modéle animal est un facteur clé lors d'une étudim vivo. En e et, il doit per-
mettre de répondre a la problématique scienti que tout en étant représentatif du cas clinique
humain considéré. De plus, en fonction de I'étude expérimentale considérée, chague modeéle
présente des avantages et des inconvénients de part ses caractéristiques intrinseques (Pearce
et al., 2007). En n, d'autres criteres rentrent en jeu comme le prix, la taille et la disponibilité
de lI'animal, la faisabilité, I'éthique. Dans la littérature, di érents modéles animaux relatifs a la
reconstruction d'un defect mandibulaire existent. Ces modéles vont alors des petits animaux
tels que les rats ou les lapins aux plus gros tels que les chiens et les ovins.

1.1.1 Les petits animaux

Lors d'expérimentations in vivo, les rongeurs et les lapins sont en général les modéles
animaux les plus utilisés (Pearcet al., 2007) puisque leur prix et leur taille rendent le protocole
expérimental plus simple. Il est également plus facile d'obtenir des cohortes d'animaux plus
importantes (Histing et al., 2011).

Cependant, les propriétés osseuses de ces petits animaux sont clairement di érentes de
celles de I'numain, tant au niveau macroscopique que microscopique (Muschlet al., 2010).
Tout d'abord, I'anatomie osseuse des rongeurs et des lapins est trés di érente de celle de
I'nomme de part la taille de leurs os mais aussi de part leurs formes. Il en est de méme du
point de vue microscopique. En e et, les rongeurs ne possédent pas de systeme harvésien
(Pearce et al., 2007) et ont un taux de régénération osseuse spontanée plus élevé que celui
de I'humain (Salmon et Duncan, 1996). Par exemple, le temps caractéristigue de remodelage
osseux est environ quatre fois plus court chez le lapin que chez I'humain (Sanz-Herrezgal.,
2008Db).

Les modéles animaux tels que les rongeurs ou le lapin sont donc tres utiles lors d'expéri-
mentations in vivo préliminaires, mais ne peuvent pas étre utilisés seuls pour l'extrapolation
a un cas clinique humain en raison de leur trop grande di érence avec I'humain sur le plan
anatomique mais aussi métabolique.

1.1.2 Les gros animaux

Contrairement aux petits animaux, les chiens, les ovins et les primates ont des propriétés
osseuses assez proches de celles de 'homme (Peatcal., 2007; Muschleret al., 2010). De
nombreuses études basées sur le modeéle animal du primate ont analysé la régénération osseuse
lors d'un defect mandibulaire (Boyne, 1996, 2001; Setet al., 2006; Zhouet al., 2010). Cepen-
dant, le prix et la disponibilité d'un animal, mais aussi I'éthique sont autant de facteurs qui
rendent le protocole trés compliqué (Muschleet al., 2010). De plus, Muschleret al. (2010) ont
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rapporté que malgré leur descendance avec 'homme, il n'existe aucune preuve directe démon-
trant que les modeéles primates sont systématiquement plus réalistes que les autres modéles
relatifs aux gros animaux.

Le modeéle du chien est le modéle animal le plus utilisé pour la recherche dentaire ou
musculo-squelettique (Pearceet al., 2007). On recense notamment de nombreuses étudies
vivo concernant la régénération osseuse de defect mandibulaire (H al., 2007; Hussein
et al., 2013; Yuanet al., 2010). Cependant, le taux de remodelage osseux semble étre plus
important chez le chien que chez I'hnumain et di eére en fonction de I'os considéré ou encore
entre individus (Pearceet al., 2007). De plus, du fait de son statut d'animal de compagnie,
de nombreux problémes d'éthique se posent quant a l'utilisation du chien en tant que modeéle
animal.

En n, le modele ovin est considéré comme un des modeles animaux les plus adaptés pour
I'étude de la régénération osseuse (Salmon et Duncan, 1996). En e et, il a largement été
utilisé lors d'études relatives a la réparation de defects osseux, la distraction ostéogénique,
ou encore l'ostéoporose et a été indiqué comme étant un modéle valide pour I'étude de la
régénération osseuse chez I'humain (den Boet al.,, 1999). En n, contrairement aux chiens
et aux primates, les ovins soulévent moins de problémes d'éthique.

1.1.3 Modéle ovin pour la reconstruction mandibulaire

De part la taille de sa mandibule similaire a celle de 'homme, le modeéle ovin a largement
été utilisé a n d'étudier la régénération osseuse lors d'un defect osseux mandibulaire (Abu-
Serriah et al., 2003, 2005, 2006; Ekholrret al., 2006; Forriol et al., 2009; Kontaxis et al.,
2004; Lindqyvist et al., 2001; Martola et al., 2007; Nol et al., 2009, 2010; Salmon et Duncan,
1996; Schliephakeet al., 2001). Toutes ces études, sauf deux (Lindqvistt al., 2001; Martola
et al., 2007), concernent la zone non-dentée de la mandibule (région parasymphysaire) qui se
situe entre les incisives et la premiére pré-molaire (Figure 11.1). Cette région rend le protocole
expérimental plus facile puisqu'il n'est pas nécessaire d'arracher les dents avant I'opération.
Le risque d'infections dues aux racines des dents est donc minimal. En n, c'est un os chargé
puisque la mandibule de ce ruminant est soumise a des contraintes importantes dues a la
mastication quotidienne, elle permet alors d'étudier les phénoménes de mécano-transduction.

Figure I1.1. Mandibule de mouton (http ://www.gwu.edu).

Ces études di érent de part la taille du defect, la durée de cicatrisation, le "spacer" utilisé
(sca old ou plaque d'ostéosynthese), etc... mais toutes s'accordent sur le fait que la taille du
defect osseux est un élément clé du modéle animal utilisé. Il est en e et essentiel de dé nir sa
taille a n qu'il n'y ait pas de cicatrisation osseuse spontanée. On parle alors de defect critique.
Cependant, il ne peut pas étre généralisé puisqu'il dépend de plusieurs facteurs tels que I'age
et la race de l'animal, le temps de cicatrisation, la région de la mandibule concernée, le degré
de pénétration (interrupteur ou non). Il est alors important de dé nir un groupe témoin an
de dé nir la taille minimale du defect critigue dans les conditions spéci ques de chaque étude.
On recense dans la littérature des defects osseux allant de 2.5 cm a 6 cm. Les caractéristiques
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des di érentes études citées précédemment sont reportées dans les tableaux 11.1 et 11.2.

Toutefois, la mandibule d'un mouton présente des di érences avec celle de 'hnomme : i)
la dentition : ses incisives poussent tout au long de leur vie, i) la mastication des aliments
mais aussi le cycle de mastication du fait qu'il rumine et iii) les muscles de sa méachoire plus
puissants. Ces di érences doivent étre prises en compte dans I'élaboration du modele animal.
Par exemple, on notera que dans I'étude de Lindqviset al. (2001), les plaques d'ostéosyn-
théses pour la xation du defect mandibulaire se sont fracturées. Martolaet al. (2007) se sont
notamment intéressés a la fracture des plaques d'ostéosynthéses en titane pour la reconstruc-
tion mandibulaire. lls préconisent alors I'utilisation de plaques personnalisées qui épousent la
courbure de la mandibule.

Enn, I'dge des ovins est un critére important. Le remodelage osseux et la régénération
osseuse évolue en fonction de I'age de 'animal. Plus particuliéerement, le taux de remodelage
osseux chez les ovins diminue avec I'dge (Peare¢ al., 2007). On notera que les moutons
utilisés dans les études mentionnées précédemment sont tous adultes.
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Table I1.1. Modeéles ovins pour la reconstruction d'un defect mandibulaire (1).
Etudes Animal Reglon' Taille du Comblement du Fixation _Tem_ps (.je Suivie Analyses Résultats
concernée defect defect cicatrisation
Abu-Serriah . R .
et al. (2003), 6 brebis Sca old réalisé a Radiographie Histologie, Propriete r.”ecaf“‘?'“? p_Ius fal_ble en
. adultes . Plaque N . comparaison a I'hémimandibule
Abu-Serriah - Zone non 35 mm partir de collagen S . et ultrasons a essai de . . .
(Scottish . S . d'ostéosyn- 12 semaines . saine. Mauvaise restauration du
et al. (2005), dentée unilatéral type-1 bovin + \ 0,2, 4,8et exion et
: Grey thése ; contour et du volume de
Abu-Serriah Face) rhOP-1. 12 semaines. CT l'ostéotomie
et al. (2006)
12 Hémimandibule .
moutons droite : Sca old Groupe. 1:9
s A Co semaines
adultes 23mm x réalisé a partier d'un ;
L o Groupe 2 : 14 .
(Finish 11mm copolymer d'epsilon- . . . Résultats non concluants pour
Ekholm et al. Zone non N . semaines Histologie et . . ;
Lan- . (unicorti- caprolactone-lactide . . : poursuivre des expérimentations
(2006) dentée Groupe 3 : 24 radiographie L
drace). 3 cal) et de phosphate semaines avec ce matériau.
groupes bilatéral tricalcium. Groupe 4 - 52
de 4 Hémimandibule pe &
. semaines
moutons gauche : vide.
Groupe 1 : pas de Les groupe§ 1et 2 ne présentent
aucune régénaration osseuse. Le
comblement. . L
15 . goupe 3 présente une légere
Groupe 2 : PRP. . A
moutons Zone non . N régénération osseuse (0ssi cation
. Groupe 3 :scaold a
adultes dentée . . . endochondrale). Le groupe 4
. . partir de collagen Plaque Radiographies 3 .
Forriol et al. (50-60 incluant 60 mm . s . N . . présente une importante
S type 1 bovin + d'ostéosyn- 8 semaines al 2 4et7 Histologie A L
(2009) kg). 5 les unilatéral . . régénération osseuse (ossication
. rhOP-1. these semaines . .
groupes premieres Groupe 4 - endochondrale et intamembranaire).
de 3 molaires P N La combinaison autogre e+facteur
autogre e (cote). . .
moutons . de croissance semble avoir un
Groupe 5 : autogre e . . . .
A pouvoir ostéoconducteur mais aussi
(céte) + rhOP-1. ..
ostéoinducteur
12 brebis Sca old réalisé a
adultes partir de collagen Contairement au sca old seul, le
Kontaxis (Scottish Zone non 35 mm type-1 t.)ovm IPIa'que . Essai de sc.a olq thMP 7 permet urje
et al. (2004) grey face). dentée unilatéral Groupe 1 : scaold d'ostéosyn- 12 semaines exion cicatrisation osseuse compléte.
’ 2 groupes + rhBMP-7. thése Cependant, la qualité de I'os
de 6 Groupe 2 : scaold nouvellement formé est variable.
brebis seul.
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Table 11.2.

Modéles ovins pour la reconstruction d'un defect mandibulaire (2).

Etudes Animal Reglon’ Taille du Comblement du Fixation Tem_ps Qe Suivie Analyses Résulats
concernée defect defect cicatrisation
L'ajustement des plaques
Lindquist 16 moutons Radiographies . 'd o_steosynthes? lors de
Plaque et examens I'opération semble étre la cause
et al. (2001), adultes Zone 30-40 mm . s . - - S S
. : S vide d'ostéosyn- 8 semaines cliniques a 0, de leur fracture puisqu'elle induit
Martola et al. (Finish) (4-5 angulaire unilatéral . : L
thése 4et8 des contraintes résiduelles. Les
(2007) ans, 70 kg) . . A
semaines plaques devraient donc étre
personnalisée.
10 brebis L\es sca olgls du,groupe 1se ;ont
adultes Scaold en trés peu dégradés et peu de tissus
céramique TCP. osseux nouvellement formé ont
Nol et al. (German ) Plaque " .
Zone non 25 mm Groupe 1 : Scaold s . CT scan, - été observés. Le groupe 2
(2009),Nol black head, . S d'ostéosyn- 12 semaines . . . . .
dentée unilatéral seul. . radiographie | présente un taux de dégradation
et al. (2010) 70 kg). 2 . thése . - a .
oupes de 5 Groupe 2 : Scaold plus élevé associé a une formation
9 . + moelle osseuse. osseuse également plus
brebis. .
importante.
Salmon et 9mm_ (uni- 6,8 et 12
Duncan 3 moutons corticale) semaines
(1996) bilatérale
Sca old c;_/llndrqu'Je, Les cellules ostéoprogénetrices
. en os bovin pyrolisé. .
8 brebis Groupe 1 ° sca old Plague permettent une meilleur
Schliephake adultes (70 Zone non 35 mm pe = - . q ) Histologie et | régénération osseuse. Le sca old
. L + cellules d'ostéosyn- 20 semaines . . ) \
et al. (2001) kg). 2 groupes dentée bilatéral . o - radiographie seul ne présente que 10% d'os
. ostéoprogenitrices. thése . ) .
de 4 brebis. nouvellement formé (3 fois moins

Groupe 2 : scaold
seul.

gue les sca olds avec cellules).
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CHAPITRE IIl. PARTIE EXPERIMENTALE

1.2 Notre modéle animal

Pour les di érentes raisons évoquées précédemment, le modeéle ovin a été retenu pour notre
étude in vivo et présente plusieurs caractéristiques :

les brebis ont un 4ge moyen de 2 ans;

tout comme les études mentionnées précédemment, la zone non-dentée de la mandibule
est la région d'intérét. Ainsi, la taille du defect est légérement plus petite que celle de
la zone non dentée et mesure 2 cm;

un implant poreux en titane est utilisé pour combler le defect osseux;;

un implant contréle en titane est implanté en paralléle du scaold an de : i) verier
gue le defect est bien critique et ii) comparer le pouvoir ostéoconducteur du sca old au
regard de celui de l'implant contréle ;

an gue les deux implants soient exposés aux mémes contraintes, ils sont implantés sur
la méme mandibule. Plus particulierement, le sca old est implanté sur 'hémimandibule
droite et I'implant contr6le sur celle de gauche (Figure 11.2);

contrairement aux autres études, les deux implants comportent leur propre systéme de
xations (section 11.1.3.5);

la durée de cicatrisation est en moyenne de 12 semaines;

des examens histologiques et des tests mécaniques ansi que de€T scans sont réalisés
sur les hémimandibules explantées a n d'évaluer et de quanti er le tissu osseux néo-
formé au sein des implants.

Figure 11.2. Le scaold et I'implant contréle sont implantés sur la méme mandibule. Le sca old est
implanté sur I'hémimandibule droite et I'implant contréle sur celle de gauche.

1.3 Reéalisation des implants

Dans cette partie, nous nous focaliserons sur la réalisation des sca olds et des implants
contréles depuis leur design jusqu'au procédé de fabrication en passant par la conception du
motif élémentaire de la structure poreuse. Le choix du procédé de fabrication et du motif
élémentaire du sca old ont fait I'objet d'une partie de la thése d'Alexandre Barbas (Barbas,
2011). Un bref résumé de son travail de recherche sera alors présenté dans les deux premiéres
sections. En n, les di érents designs d'implants (rigides et exibles) et de xations ainsi que
les di érents traitements de surface utilisés seront décris.

1.3.1 Procédé de fabrication

A n de réaliser des structures poreuses en titane, di érents procédés de fabrication sont
répertoriés dans la littérature. On trouve notamment, le frittage de poudres, la projection
plasma, ou encore la fabrication additive. C'est cette derniére technique qui a été retenue, et
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plus particulierement le Selective Laser Melting (SLM), aussi nommée Direct Laser Forming
(DLF) ou encore Selective Laser Sintering (SLS). Cette technique de fabrication s'est avérée
e cace pour la fabrication de structures poreuses puisqu'elle répond aux exigences en terme
de géométrie complexe et de précision.

Figure 11.3. Schéma du Selective Laser Melting (www.custompartnet.com).

Le principe du SLM est de fabriquer une piéce par tranches successives d'environ 30
d'épaisseur chacune. Chaque tranche est réalisée par le dép6t d'une couche de poudres suivi
par sa fusion sélective (Figure 11.3). Ainsi, contrairement a d'autres techniques (le frittage de
poudres et la projection plasma), elle permet de contrbler la géométrie de la maille du sca old
et par conséquent la taille de ses pores.

1.3.2 Maille de l'implant

A l'aide de simulations numériques et d'essais mécaniques, un motif élémentaire a été
développé et qui répété dans les trois dimensions, permet de générer une structure ayant des
propriétés mécaniques, telles que le module d'Young, la contrainte admissible maximale ou
encore l'allongement a la rupture, proches de celles de l'os cortical humain (Barbas (2011),
Figure 11.4).

Figure I1.4. Schéma du motif élémentaire (en cm), vue de face, de coté et de dessus et représentation
en 3 Dimensions (3D) (Barbas, 2011).
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Cette structure répond a di érents critéres :

des propriétés mécaniques proches de celles de I'os cortical humain (Tableau 11.3);
un caractére anisotrope (Tableau 11.3);

l'interconnexion des pores;

une taille de pore comprise entre 800 m et 1500 m;

une porosité de 53%.

Table 11.3. Propriétés élasto-plastiques des éprouvettes poreuses déterminées théoriquement et expé-
rimentalement et comparées a celles de l'os cortical, d'aprés Barbas (2011).

SLM CPPTi Os cortical

Tension | Compression

| X(Long.) | Y (Trans.) | Z(Trans.) || Long. | Trans. | Long. | Trans.

E théorique 28615 16399 16402 17400 | 9600 | 17400 | 9600
(MPa)

E (MPa) || 37887 1388| 17987 1227| 15824 566 || 17400 | 9600 | 17400 | 9600

Rpo, (MPa) || 133.31.9 | 96253 | 110541 || 115 | - | 182 | 121

Rm (MPa) || 143636 | 129825 | 141.741 | 133 | 51 | 195 | 133

A% | 3005 | 7814 | 7727 | 293 | 324 | 22 | 462

1.3.3 Implants rigides

Comme mentionné précédemment, deux implants ont été réalisés : un sca old et un implant
contréle.

Figure 11.5. a) Implant contrble et b) sca old.

Le sca old (Figure 11.5b) est composé du motif élémentaire présenté précédemment. De
plus, cet implant est personnalisé puisqu'il a été réalisé a partir de la reconstruction en 3D
d'une hémimandibule de brebis. Pour ce faire, 'hnémimandibule a été segmentée a partir de
CT-scans a l'aide du logiciel de segmentation Mimics (Materialise, Leuven, Belgique). Ensuite,
a partir de la reconstruction 3D, une ostéotomie de la partie non dentée de I'hnémimandibule a
été réalisée sous le logiciel de Conception Assistée par Ordinateur (CAO) 3-Matic (Materialise,
Leuven Belgigue). La résection de la partie non dentée a alors permis de dé nir la forme
extérieure de l'implant. Ensuite, a n d'obtenir le corps du sca old, une opération booléenne
d'intersection a été réalisée entre la résection et un cube de titane poreux. En n, des pattes
de xation ont été ajoutées pour xer le sca old sur 'hnémimandibule.

Tout comme le sca old, I'implant contrdle (Figure I1.5a) est personnalisé et a été réalisé
a partir de la méme reconstruction 3D que le sca old. Il a donc la méme forme extérieure et
les mémes pattes de xation que le sca old. Cependant, I'implant contréle est vide. De plus,
an que les deux implants aient la méme rigidité, des encoches ont été réalisées sur le corps
cylindrique de ce dernier. La loi des mélanges a été utilisée a n de déterminer le nombre et
la taille de ces encoches (Annexe A2).
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1.3.4 Implants éxibles

Les premiers essais expérimentaux réalisés avec les implants rigides nous ont incité a
développer un implant plus exible. En e et, de part le design du motif élémentaire, les
premiers implants ont un module en exion proche de celui de I'os cortical humain a savoir
38 GPa. Or, l'os cortical de la mandibule de brebis est de l'ordre de 20 GPa et ne représente
gue 40 % du volume osseux. Plus particulierement, I'épaisseur de cortical de la résection est
de 2 mm pour une épaisseur totale de 10 mm. Ainsi les premiers implants sont beaucoup plus
rigides que I'hémimandibule de brebis.

Une rigité 10 fois inférieure a celle de 'hémimandibule implantée a été choisie a n d'auto-
riser de plus grandes déformations et ainsi favoriser la recolonisation osseuse (Spoearkal.,
2008; Van der Stoket al., 2013). Etant limités par le procédé de fabrication SLM, nous avons
opté pour un implant composé d'une poutre en titane a section carrée sur laguelle sont xées
soit des tranches de titane poreux pour le sca old, soit des tranches cylindriques creuses pour
I'implant contréle (Figure 11.6).

Figure 11.6. Implants exibles : a gauche le sca old et a droite I'implant contrdle.

On notera que les xations ne sont pas les mémes que pour les implants rigides, cette
thématique sera abordée dans la section suivante. De plus, d'autres designs sont présentés en
Annexe A3 mais n'étaient pas réalisables par SLM.

Y Dimensionnement des implants exibles

Selon le principe de la Résistance Des Matériaux (RDM) la poutre a section carrée sou-
tenant toute la charge a été dimensionnée a n que l'implant soit 10 fois plus souple que la
portion équivalente de I'hémimandibule.

On considére le probléme plan, la portion de la mandibule peut étre approximée par une
section elliptigue creuse d'os cortical de grand axé égale a 15 mm, de petit axea égale
a 10 mm et d'épaisseure égale a 2 mm (Figure 11.7). L'os cortical est considéré comme un
matériau élastique linéaire ayant un module d'Younge . égale & 20 GPa. En n, les sollicitations
mécaniques sont reprises sur l'implant par une poutre a section carrée de cdién titane dont
le module d'Young estE; égale a 100 GPa (Figure 11.7).

Figure 11.7. Section droite de I'os et de la partie de I'implant supportant la charge.

En exion, la relation de comportement liant le moment échissant M; ala éche suivant
y est donnée par
M: EI ®* (11.2)

ou E est le module d'Young etl linertie. An que l'implant soit 10 fois plus souple que la
portion d'hémimandibule, il faut que
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Eclc
E¢l 1.2
de =5 (1.2)

ou |l est l'inertie par rapport a I'axe z de l'os et |; est linertie par rapport a l'axe z de
l'implant.

L'inertie |. de I'os est donnée par

ah® "a 2e"h 2e3 9 4
| 1:2 1.
° 64 64 Ge " m (11-3)

L'inertie | de l'implant est donné par

¢ % (11.4)

On obtient alors

12Eql, 1™
10E;

Finalement, la valeur de cotéb choisie est de 4 mm.

b 4;2 mm (1.5)

Une étude relative a la véri cation de la tenue en service et de la déformation maximale
a également été réalisée (Annexe A3).

1.3.5 Fixations des implants

Au cours de cette étude, di érentes xations ont été développées. Elle ne seront présentées
ici que succinctement car elles font I'objet d'une partie de la thése du Dr Thomas Schouman.
Au total, 3 versions de xations ont été développées (Figure 11.8).

Figure 11.8. Les xations : a) premiere version, b) deuxiéme version et c) troisieme version.

La premiére version de xations est composée de quatre pattes de xation (Figure 11.8a) :
2 en partie proximale comportant chacune 3 vis et 2 en partie distale dont la patte supérieure
comporte 1 vis et celle inférieure 3 vis.

Au cours des opérations, ces xations se sont avérées trop fragiles. Plusieurs brebis ont
notamment cassé les pattes de leurs implants. De plus, la partie distale de la mandibule est
essentiellement constituée d'os spongieux. Nous avons alors développé une deuxieéme version
de xations plus rigide avec un nombre plus important de vis.

Cette version plus rigide comporte 3 pattes de xations en partie proximale contre 2
auparavant (Figure 11.8b). Quant aux pattes de xation en partie distale, elles sont maintenant
reliées entre elles. Ainsi, I'implant est xé via 12 vis contre 10 pour la premiére version : 6
vis en partie proximale et 6 vis en partie distale. Cette version de xation s'est avérée trop
rigide. On pouvait voir une nette résorption osseuse autour des vis due aux concentrations de
contraintes. Une troisiéme version, compromis entre les deux premiéres versions, a alors été
développée.

Cette derniere version comporte 2 pattes de xation similaires a la version 1 en partie
proximale et les pattes en partie distale sont quant a elles fusionnées comme dans la version
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2 (Figure 11.8c). En n, tout comme la premiéere version, le nombre total de vis est de 10 : 6
vis en partie proximale et 4 vis en partie distale.

1.3.6 Traitement de surface

Tous les implants ont été anodisés. De plus, 6 paires d'implants exibles ont subi au préa-
lable un traitement de surface a la soude (NaOH) développé au cours de la thése d'Alexandre
Barbas (Barbas, 2011).

L'anodisation ou oxidation anodique du titane est une technique de traitement de surface
permettant de protéger le titane de la corrosion par l'apposition d'une couche d'oxyde de
titane (TiO ») a la surface du matériau. En outre, il a été observé (Vanzillottaet al., 2006)
gue ce procédé permettait d'améliorer la biocompatibilité d'implants en titane.

Quant au traitement au NaOH, il permet la création d'une couche contenant des oxydes
de titane hydratés (HTiO?3) facilitant la formation d'apatite a la surface du titane et donc
I'ostéointégration de l'implant (Jona2ova et al.,, 2004; Takemotoet al., 2005). Au cours de
sa these, Alexandre Barbas (Barbas, 2011) a élaboré a l'aide d'un plan d'expérience, un
traitement au NaOH optimisé et industrialisable. Les paramétres retenus et utilisés pour
le traitement des implants étaient alors une immersion dans une solution d'’hydroxyde de
sodium a 10 mol/litre a 80° pendant 3h suivi d'un séchage a 11C. Les implants ont ensuite
été anodisés a n de stabiliser la couche d'oxydes formée par le traitement a la soude.

Finalement, tous les implants ont été stérilisés par autoclave.

1.4 Le protocole opératoire

Pour les di érentes versions d'implants, le protocole opératoire est resté le méme et peut
se décomposer en 5 étapes :

l'anesthésie : avant d'étre intubé, I'animal est anesthésié avec une injection intravei-
neuse de 210 mg de propofol. L'anesthésie est ensuite maintenue par inhalation d'iso u-
rane. L'analgésie est, quant a elle, obtenue par l'injection intraveineuse de chlorydrate
de morphine;

'opération : aprés rasage et désinfection, deux incisions de 5 cm sont réalisées sous
chaque hémimandibule. Une résection de la taille de I'implant est ensuite réalisée sur la
partie non-dentée de chaque hémimandibule a l'aide d'une scie oscillante sous irrigation
constante. En n, le scaold et la tente périostée sont xés a l'aide de vis bicorticales
sur les hémimandibules droite et gauche, respectivement. En outre, certaines vis sont
monocorticales a n de ne pas perforer les racines des dents;

le suivi : apres I'opération, plusieurs radiographies sont réalisées a n de véri er la bonne
xation des implants. L'animal est ensuite entretenu et alimenté durant 12 semaines;

le sacrice : aprés avoir été anesthésié a l'aide de propofol, I'animal est sacri & avec
l'injection de 70 mL de dolethal. La mandibule est ensuite explantée et séparée en deux
hémimandibules ;

la conservation : les hémimandibules sont conservées dans du formol.
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Figure 11.9. Opération d'un mouton (implant rigide).

1.5 Détails des opérations

Au cours des expérimentationdn vivo, 29 brebis ont été implantées (Tableau 11.4 et 11.5).
Ces 29 brebis sont réparties en 5 groupes :

Groupe 1 : 6 brebis équipées avec des implants rigides (Version 1 des xations);
Groupe 2 : 3 brebis équipées avec des implants rigides (Version 2 des xations);
Groupe 3 : 6 brebis équipées avec des implants rigides (Version 3 des xations);
Groupe 4 : 8 brebis équipées avec des implants exibles (Version 3 des xations);

Groupe 5 : 6 brebis équipées avec des implants exibles (Version 3 des xations) ayant
subis un traitement de surface a la soude.

Cependant, 5 brebis ont été sacri ées avant le terme des 12 semaines a cause d'infections
(2 dans le groupe 1 et 3 dans le groupe 4, notées avec une astérisque * dans les Tableaux 1.4
et 11.5).
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Table 11.4. Récapitulatif des brebis équipées avec des implants rigides : références, poids (kg), age
(mois), temps de cicatrisation (semaine), version de l'implant, version des xations, traitement de
surface au NaOH.

Reteeces| oy | A | ey | Versen | veson | TR
brebis (mois) (semaine) implant xations au NaOH
| 10203 | w1 | | |
| 10314 | 50 | 12 | 15 | | |
| 10300 | 48 | 12| 12 | | Version 1 | |
(oo | 0 | 1 | 5 | | | |
(e | 5 | 12 | 3| | | |
| 90085 | 70 | 405 | | Rigide | | Non |
| soos8 | >80 | 51 | | | |
| 00103 | >80 | 42 | | | Version 2 | |
| ooo42 | >80 | 31 | 12 | | |
| o8 | e | w5 | | | | |
| 20260 | 72 | 12 | | | Version 3 | |
| 20059 | | 135 | | | |
| 20017 | 62 | 14 | | | | |
| 20138 | 60 | 14 | | | | |
| 20053 | 40 | 14| | | | |

Table 11.5. Récapitulatif des brebis équipées avec des implants exibles : références, poids (kg), age
(mois), temps de cicatrisation (semaine), version de l'implant, version des xations, traitement de
surface au NaOH.

brebis (mois) (semaine) implant xation au NaOH
| 90043+ | >80 | 43 | | | | |
| 90046 | >80 | 435 | | | |
| 10133 | >80 | 44 | | | | wen |
| 00187 | 80 | 44 | 12 | | |
‘ 00049 ‘ 8 ‘ i ‘ ‘ Flexible ‘ Version 3 ‘ ‘
| 00095 | 72 | 445 | | | |
| 90040+ | >80 | 575 | 2 | | | |
| oooo7 | >80 | 455 | | | |
| 90034 | >80 | 58 | | | |
| 70047 | >80 | 82 | 12 | | |
| 10051 | >80 | 34 | | | | Oui |
| 00083 | >80 | 45 | | | |
| 80025 | >80 | 70 | | | |
| 00014 | 75 | 46 | | | | |
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2 [Essais de exion

Plusieurs études expérimentales utilisent des essais mécaniques en complément d'analyses
histologiques an d'évaluer et de quanti er la qualité du tissu osseux nouvellement formé
lors de la guérison d'une fracture (Lindet al., 1993; Walshet al., 1997) ou encore lors de
la distraction ostéogénique (Uglowet al., 2003; Perrott et al., 2003; Jianget al., 2010). Au
contraire, trés peu d'études relatives a la régénération osseuse au sein de sca olds évalue
la qualité de l'os néo-formé. Or, il nous semble nécessaire dans notre étude d'évaluer et de
guanti er ce tissu osseux néo-formé a n de déterminer lequel des deux implants, sca old ou
implant contréle, induit la meilleure recolonisation osseuse.

Trois principaux essais de exion sont reportés dans la littérature, a savoir I'essai de exion
3 points, 4 points et de exion simple. lls présentent tous des avantages et des inconvénients
a prendre en compte lors de la réalisation du protocole expérimental.

Table 11.6. Principaux essais de exions avec l'e ort de cisaillement et le moment de exion associés.

| Flexion 3 points |  Flexion 4 points | Flexion simple

Poutre

E ort de
cisaillement

Moment de
exion

L'essai de exion 3 points est le plus utilisé pour sa facilité de mise en place. Cependant,
il induit une concentration de contraintes au niveau de l'application de I'e ort et la frac-
ture a principalement lieu a cet endroit (Tableau 11.6). Il est alors di cile de di érencier les
contraintes responsables de la fracture de celles au niveau de I'e ort appliqué. De plus, la
exion 3 points induit des contraintes de cisaillement au sein de I'échantillon testé (Grin
et al., 1999).

A l'inverse, I'essai de exion 4 points induit une répartition uniforme des contraintes entre
les deux points d'application de I'e ort (Tableau 11.6). Ainsi, la fracture de I'échantillon peut se
produire n'importe ou entre ces deux points (Grin et al., 1999). Cet essai est utile lorsqu'on
ne sait pas ou la fracture va avoir lieu. Cependant, ces deux tests nécessitent que I'échantillon
testé ait une forme uniforme.

Dans notre étude, l'essai de exion simple semble le plus approprié puisqu'il est représenta-
tif de la charge physiologique durant la mastication et est associé a des contraintes minimales.
Des essais de exion simple ont alors été réalisés sur chaque hémimandibule explantée an
d'évaluer et de comparer les interfaces os/implant créées respectivement par le scaold et
I'implant contrdle.

Ainsi, dans un premier temps, le montage relatif & I'essai de exion sera présenté. Puis,
la technique de corrélation d'images permettant d'obtenir la dé exion de la bre neutre de
chaque hémimandibule sera introduite. En n, la méthode de post-traitement des données
issues de la corrélation d'images sera décrite.
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2.1 Protocole

Un mouchetis de peinture noire est appliqgué sur une des deux faces de I'hémimandibule
an de réaliser lors de l'essai une analyse des déformations par corrélation d'images. Plus
particulierement, un mouchetis est réalisé sur la face externe de I'hémimandibule droite et
interne de I'hémimandibule gauche. Ensuite, 'hémimandibule est moulée dans un support
d'aluminium a l'aide d'une résine PolyMethyl Metacrilat (PMMA). Ce support d'aluminium
est monté sur une liaison glissiére a billes autorisant les déplacements le long de I'axe principal
de I'némimandibule a n que celle-ci ne soit pas chargée en compression (Figure 11.10). La
charge est appliquéevia le déplacement de la traverse d'une machine de traction Instron
(France) et I'e ort de compression est mesurévia une cellule d'e ort de 1000 N placée en
série sur la traverse. Le déplacement est appliqué au niveau de I'extrémité de I'hémimandibule
jusqu'a fracture de I'échantillon.

Les caractéristiques de I'essai de exion sont les suivantes : i) une vitesse constante de
chargement de 2 mm/min et ii) un bras de levier entre I'encastrement et le point d'application
de I'e ort compris entre 9 et 10 cm.

Figure 11.10. Montage de exion.

Tout au long de I'essai, 'némimandibule est humidi ée a n d'éviter son dessechement, ce
qui pourrait in uencer ses propriétés mécaniques (Evans et Lebow, 1952; Blackburet al.,
1992). En n, pour réaliser la corrélation d'images, des images frontales sont capturées toutes
les deux secondes a l'aide d'un appareil photo numérique. Un protocole plus détaillé est
présenté en Annexe A4.

2.2 Corrélation d'images

Puisque nous pouvons rencontrer de fortes déformations au niveau du point d'application
de I'e ort, il n'est pas possible d'utiliser en I'état la mesure du déplacement de la traverse de
la machine. Le déplacement est donc calcuke posteriori a l'aide d'une analyse par corrélation
d'images. De plus, la corrélation d'images permet d'obtenir la dé exion de la bre neutre de
chague hémimandibule. Ainsi, il est possible de caractériser les interfaces os/implant proximale
et distale.

Pour ce faire, une grille de 100 points équi-répartis est positionnée au méme endroit sur les
deux hémimandibules provenant de la méme mandibule (Figure 11.11). Elle est positionnée
su samment loin de la zone de chargement pour ne pas étre a ectée par les déformations
locales qui peuvent étre importantes.
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Figure 11.11. Position de la grille de corrélation d'images.

2.3 Méthode de post-traitement des données

A n de comparer les dé exions des deux hémimandibules implantées (sca ol&'s implant
contréle), il est nécessaire de post-traiter ces courbes. Pour une meilleure compréhension et
a n d'illustrer cette méthode de post-traitement, nous nous appuierons sur les essais de deux
hémimandibules provenant de la méme brebis.

Tout d'abord, I'analyse di érentielle des deux hémimandibules est réalisée dans la phase
linéaire du comportement pour un méme moment de exion calculé au niveau de l'encastre-
ment dans le support d'aluminium. La valeur utilisée dans I'exemple présenté ici est de 4 Nm
(Figure 11.12). Elle est atteinte au bout de 60 s pour l'implant poreux et 90 s pour l'implant
contrdle.

Figure 11.12. Choix du moment commun pour l'analyse comparative.

L'analyse par corrélation d'images est donc menée pour lI'exemple présenté sur 36 photos
pour l'implant poreux et 43 photos pour l'implant contrdle. Elle permet d'obtenir les défor-
mations en pourcent ainsi que les déplacements en nombre de pixel. Les photos initiales de
chague séquence ayant été calibrées, il est possible d'obtenir les déplacements en meiae
une simple regle de trois.
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2.3.1 Reésultats bruts de l'analyse par corrélation d'image

La Figure 11.13 présente les résultats bruts obtenus grace a la corrélation d'images et plus
particulierement la dé exion de la bre neutre des deux hémimandibules. On remarque un
Iéger décalage a l'origine tant sur la position que sur la pente des courbes, c'est le signe que les
blocs de PMMA dans lesquels étaient encastrées les hémimandibules n'ont pas eu les mémes
rigidités ou ont Iégérement pivoté dans le support en aluminium.

Figure 11.13. Résultats bruts de I'analyse par corrélation d'image.

A n de supprimer cet artefact, on réalise un recalage des courbes en faisant I'hypothése
gue les deux parties saines proximales des hémimandibules ont la méme rigidité.

2.3.2 Recalage des courbes de déformations

Le but du recalage est de soustraire au déplacement vertical brut la contribution du
déplacement et de la rotation de I'encastrement (bloc de PMMA).

Figure 11.14. Prise en compte du déplacement lié au pseudo-encastrement.

Il est alors possible de calculer le déplacement vertical recalg™xe a partir du déplacement
vertical brut vy Xxe, du décalage vertical initial de la grilled et de I'angle de rotation

Vi Xe  Vp Xe Xsin~ e (11.6)

Le décalage vertical initial de la grille et I'angle de rotation sont calculés de maniére a
ce gue les parties saines proximales des hémimandibules coincident. Dans I'exemple présenté
ici, on trouve un décalage vertical initial de la grille de  0:021 cm et un angle de rotation

8:9e 4 rad.
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Figure 11.15. Résultats recalés de l'analyse par corrélation d'images.

L'analyse de la Figure 11.15 montre que le recalage fonctionne trés bien et que I'hypothése
d'une géométrie et d'une rigidité équivalente sur les deux hémimandibules pour les parties
proximales est validée.

2.3.3 Modele poutre

Comme nous pouvons l'observer sur la Figure 11.15, les courbes relative au sca old et
a limplant contr6le diverge toutes les deux aux alentours de 6 cm. Des radiographies de
chaque hémimandibule ont été e ectuées a n de corréler les zones de divergence avec ou non
les interfaces os/implants (Figure 11.16). Dans le cas présenté ici, les points de divergence
correspondent aux interfaces os/implants distale.

Figure 11.16. Courbe de dé exion des hémimandibules provenant de la brebis 20018.
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Dans cet exemple, il semblerait que ces interfaces ne soient pas entierement recolonisées
puisqu'elles induisent un changement local de pente. Il est donc nécessaire de caractériser ces
interfaces a n de pouvoir comparer celles du sca old avec celles de l'implant contréle.

Pour ce faire, les rigidités des di érentes sous-parties ainsi que des interfaces os/implant
sont déterminées pour chaque hémimandibule par un modeéle poutre représenté sur la Figure
11.17.

Figure 11.17. Modéle poutre de I'hémimandibule.

Les inerties | "xe sont déterminées a partir de la géométrie locale des sections droites
approximées par des ellipses. Au nal, le modéle poutre contient 4 inconnues : le module
d'Young de I'os sain Egssain, le module d'Young de l'implant recoloniséEinconny , 12 rigidité
(de type ressort de exion) de l'interface proximale kyrox et la rigidité de l'interface distale
Kaist -

A n de déterminer le déplacement des points de la bre neutre de la poutre, il nous faut
déterminer le moment de exion du torseur des e orts intérieurs. Celui-ci est indépendant du
découpage présenté sur la Figure I1.17 et peut étre calculé sur la géométrie simpli ée présentée
sur la Figure 11.18.

Figure 11.18. Modéle poutre a section elliptique de I'hémimandibule.

En isolant la partie droite de la section considérée, on obtient

F .
Eoly xe | (11.7)

m Xe

“"Tinte " Text® x;L ce

ou Lo représente la distance entre le point d'application de la charge et I'encastrement. La
relation de comportement en exion est donné par
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Ms, “Xe  El"Xev®Xe (11.8)

ou v™xe représente le déplacement vertical suivany. On obtient donc une équation di éren-
tielle a coe cients variables étant donné que l'inertie n'est pas constante

F
vERe —"Lg Xe 1.9
El"xe ° (119)
Cette équation di érentielle du second ordre n'admet pas de solution analytique mais il
est possible de la résoudre numériquement a partir de"xe. Si on fait I'hypothése que les
hémimandibules ont une section droite elliptique pleine de grand axé et de petit axe a
(Figure 11.18), l'inertie est donnée par :

ah 3"xe
|"Xe —— 11.10
64 ( )
La largeur de I'hémimandibule a est supposée constante et égale & 10 mm et la valeur de

h”xe est obtenue a partir des photos calibrées.

Ensuite, le module d'Young de I'os sain est identi é en faisant en sorte que le modéle
poutre et la courbe expérimentale coincident pour les parties proximales saines, c'est a dire
dans l'exemple présenté ici, pourx variant de 0 a 4 cm. L'identi cation donne Egssain 8
GPa.

Une fois la valeur du module d'Young de I'os sain évalué, il est possible de comparer les
résultats expérimentaux au modéle poutre en supposant que le mouton n'ait pas eu d'opération
(Figure 11.19).

Figure 11.19. Dé exions expérimentales des bres neutres des hémimandibules implantées et dé exion
numérique de la bre neutre de I'hémimandibule saine.

Alors que le modéle n'a été identi € que sur la zone verte (Figure 11.19), il est encore
valable pour décrire la déformation de la zone rouge correspondante a l'implant contrble et
au sca old : on en déduit que les interfaces os/implant proximales sont parfaites.

Cependant, les deux courbes correspondant au sca old et a l'implant contrdle divergent a
partir de la zone bleu (partie distale). On en déduit que les interfaces distales os/implants ne
sont pas parfaites et induisent un changement local de pente.
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Si on reprend le modéle poutre de la Figure 11.17, il est nécessaire d'introduire les rigidités
des interfaces distales de l'implant contréle et du sca old. Cela revient & introduire une dis-
continuité de dérivée de éche au niveau des interfaces concernées. Ces rigidités doivent étre
identi ées sur les deux courbes expérimentales et seront di érentes pour l'implant poreux et
pour l'implant contrdle puisque les pentes sont di érentes (Figure 11.20).

Figure 11.20. Dé exions expérimentales et numériques des bres neutres des hémimandibules implan-
tées aprés prise en compte des rigidités des interfaces distales.

Comme on peut le constater sur les courbes de dé exion, les modéles poutre avec les inter-
faces distales donnent une trés bonne représentation des deux comportements expérimentaux.
Les discontinuités recalées de tangence sont les suivantes :

Vooreux 0:017rad
ve® 0:023rad

prioste

(11.11)

Il est ensuite possible d'obtenir les raideurs respectives a partir du moment echissant
M¢, apliqué aux interfaces.

Mfz

0 5]
Vi

i (11.12)

Dans I'exemple présenté ici, les raideurs des interfaces distales du sca old et de I'implant
contrble sont respectivement de 95.4 Nm/rad et de 70.4 Nm/rad.

Enn, des pré-essais de exion ont été réalisés sur une hémimandibule implantée et une
hémimandibule saine provenant d'une méme brebis sacri ée juste aprés |'opération an de :
i) valider la méthode de post-traitement et ii) caractériser le comportement mécanique de
I'hnémimandibule implantée au regard de celui de I'hémimandibule saine (.e. évaluer les
interfaces os/implant a l'instant initial sans recolonisation osseuse). Les détails de ces pré-
essais sont présentés en Annexe Ab.

3 Microtomographie a rayons X

An de quanti er le taux de minéralisation osseuse au sein et autour des implants, des
CT scans ont été réalisés. Le CT utilisé dans cette étude est le modele CT100 Scanco
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(Brittisellen, Suisse).

La microtomographie a rayon X est une technique d'imagerie a haute résolution non
destructive permettant la reconstruction d'images "en coupe" d'un objet en 3D. Plus particu-
lierement, elle permet d'obtenir la géométrie 3D (externe et interne) d'un objet a partir d'une
série de projections radiographiques en 2 Dimensions (2D) de celui-ci sous di érents angles
de vues (Figure 11.21).

Figure 11.21. Principe de la microtomographie a rayon X (Bouxseinet al., 2010).

Cette technique d'imagerie est utilisée dans di érents domaines tels que I'agroalimentaire,
la géologie, la paléontologie, la médecine, la biomécanique, etc... Elle est notamment utilisée
en biomécanique a n d'évaluer les microarchitectures de I'os cortical et spongieux (Bouxsein
et al., 2010), l'interface os/implant (Bernhardt et al., 2004), ou encore I'os néo-formé au sein
de sca olds en céramique et polymeére (Ho et Hutmacher, 2006; Renghiet al., 2009).

Cependant, trés peu d'études l'utilisent a n d'évaluer et de quanti er la régénération
osseuse au sein d'implants poreux en métal. En e et, la présence d'artefacts dus au métal et
a la méthode de reconstruction rend la distinction entre le métal et I'os néo-formé au sein
des pores di cile. Toutefois, I'étude de Baril et al. (2011) a démontré qu'avec des parametres
d'acquisition adaptés et un post-traitement des artefacts, la microtomographie a rayon X est
une technique rapide et e cace pour l'analyse de la régénération osseuse au sein d'implants
poreux dont la taille des pores était de I'ordre de 500 m. Pour ce faire, ils ont véri é que
les données et les images issues dCT étaient cohérentes avec celles obtenues par une
analyse histologique conventionnelle (Light microscopy et backscattered scanning electron
microscopy). Concernant I'évaluation de I'os néo-formé, la microtomographie a rayon X est
alors avantageuse au regard de l'analyse histologique classique puisqu'elle est non destructive
et n'exige pas de préparations manuelles spéci ques de I'échantillon. Cependant, elle ne permet
pas de di érencier les tissus autres que osseux tels que les tissus breux, le cartilage, la moelle
osseuse, etc...

Tout comme Baril et al. (2011) la di culté dans cette analyse a été d'éviter et de diminuer
les artefacts ds a la présence de titane grace aux paramétres d'acquisition mais également au
post-traiment des CT scan. Ainsi, cette partie s'articule autour de trois axes qui vont étre
abordés dans l'ordre suivant : les parameétres d'acquisition, la méthode de post-traitement des
CT scan permettant d'obtenir la quantité d'os minéralisé au sein et autour des implants et
I'étude de sensibilité relative a la position angulaire des implants au moment de l'acquisition
permettant de quanti er les artefacts diis au titane.

3.1 Les parameétres d'acquisition

Di érents paramétres d'acquisition peuvent étre ajustés en fonction de I'échantillon scanné
a savoir, la résolution, I'énergie du faisceau de rayons X, le temps d'intégration et l'intensité.
Plusieurs combinaisons de ces paramétres ont été e ectuées a n de déterminer celle qui per-
mettait de di érencier au mieux I'os néo-formé au sein des pores du titane et des autres tissus
tout en limitant les artefacts liés au titane.
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3.1.1 Reésolution

La résolution correspond a la taille du voxel utilisé lors de la reconstruction 3D de I'échan-
tillon. De plus, les voxels issus d'images CT sont isotropes, c'est a dire que leur hauteur,
largeur et épaisseur sont égales. Ainsi plus la taille du voxel diminue plus la résolution aug-
mente. Par exemple, entre la moyenne et la haute résolution la taille du voxel est divisée par
deux suivant les trois dimensions. En e et, en haute résolution il y a deux fois plus de coupe
et quatre fois plus de pixels par coupe gu'en moyenne résolution.

De plus, la résolution dépend de la taille de I'échantillon. En e et, plus la taille de I'échan-
tillon est importante, plus celui-ci doit étre éloigné de la source de rayon X (Figure 11.22) et
plus la taille du voxel augmente.

Figure 11.22. Ecartement du specimen de la source de rayons X en fonction de sa taille (Scanco,
Bruttisellen, Suisse).

Ainsi de part les dimensions de nos échantillons la taille d'un voxel sera de 147,2n en
basse résolution, de 73,6 m en moyenne résolution et de 36,8 m en haute résolution. Or
la taille des pores est comprise entre 800m et 1500 m et n'étant pas limités par le temps
d'acquisition, la haute résolution nous semble la plus appropriée avec a peu prés une vingtaine
de voxel pour 800 m.

Sur la Figure 11.23, il est possible de noter la di érence de rendu entre la moyenne et la
haute résolution.

Figure 11.23. Coupes issues d'un CT : a) moyenne résolution et b) haute résolution.

3.1.2 Energie

Le CT scan utilise I'énergie du rayonnement X pour observer l'intérieur de I'échantillon.
En e et, les photons des rayons X sont détectés par leur interaction avec la matiére, plus
particulierement le faisceau de photons des rayons X est atténué lors de son passage dans la
matiére. Cette atténuation dépend alors de I'énergie des photons et de la matiére traversée
et dé ni ainsi le contraste des CT. Par exemple, pour une énergie de 45 keV, le coe cient
d'atténuation de l'os est 3 fois supérieur a celui des tissus mous, il sera alors facile de les
di érencier. Au contraire, pour une énergie de 70 keV, il sera plus di cile de les di érencier
puisque leurs coe cients sont proches (Figure 11.24).
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Figure 11.24. Courbe représentant I'évolution des coe cients d'atténuation de I'os et des tissus mous
en fonction de I'énergie du rayonnement X (Scanco, Brittisellen, Suisse).

Dans notre étude, du fait de la présence du titane, I'énergie du rayonnement de rayon doit
étre ajustée a n de pouvoir distinguer I'os du titane. En e et, le coe cient d'atténuation du
titane est bien supérieur a celui de l'os.

Le CT utilisé ici propose des énergies de rayons X comprises entre 45 keV et 90 keV. Sur
la Figure 11.25, on peut observer di érentes coupes pour des puissances de 45 keV, 55 keV, 70
keV et 90 keV.

Figure 11.25. Coupes issues d'un CT. Energie : a) 45 keV, b) 55 keV, c) 70 keV et d) 90 keV.

On remarque alors que plus I'énergie augmente, plus le contraste diminue. Les énergies
de 45 keV et 55 keV induisent d'importants artefacts, alors qu'une énergie de 90 keV, ne
permet pas de distinguer facilement le tissu osseux néo-formé au sein des pores. Une énergie
de rayons X de 70 keV est alors optimale a n de bien di érencier I'os du titane tout en limitant
les artefacts.

3.1.3 Temps d'intégration et intensité

Le courant du tube a rayons X in uence le nombre de photons dans le faisceau de rayons
X émis et est mesuré en A. Le temps d'intégration correspond au temps mis pour chaque
projection et est exprimé en ms. Le nombre total de photons pour chaque projection durant un
CT scan dépend alors de ces deux variables. Ainsi, la qualité de€T est fortement corrélée
a ces deux variables. Si la dose d'irradiation recue n'est pas un probleme, il est préconisé
d'utiliser le temps d'acquisition le plus long ainsi que le courant le plus élevé.

Le CT scan utilisé ici propose un temps d'intégration variant de 150 a 1500 ms et une
intensité variant de 114 a 200 A pour une énergie de 70 keV.
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Sur la Figure 11.26, on peut observer des coupes pour di érents temps d'intégration : 150,
800 et 1500 ms. Il est alors clair que plus le temps d'intégration est important, meilleure est
la qualité de l'image.

Figure 11.26. Coupes issues d'un CT : temps d'intégration de a) 150 ms, b) 800 ms et c) 1500 ms.

Sur la gure 11.27, on peut observer des coupes pour les deux valeurs d'intensité dispo-
nibles. Cependant, pour l'intensité maximale de 200 A, on peut remarquer la présence d'un
artefact en forme d'anneau au centre du champs d'acquisition. Cet artefact est commun et
semble étre une anomalie venant du détecteur ou du scintillateur du CT scan (Bouxsein
et al., 2010).

Figure 11.27. Coupes issues d'un CT : intensité de a) 114 A et b) 200 A.

3.1.4 Les paramétres retenus

A n de comparer les données issues desCT des di érents implants, les paramétres d'ac-
quisitions sont restés identiques quel que soit I'implant scanné (sca old ou implant contrdle).
Les paramétres retenus sont reportés dans le Tableau I1.7.

Table 11.7. Paramétres d'aquisition du CT scan retenus.

| Variable | Valeur | Unité |
| Taille du voxel | 36,8 | m |
| Energie des rayons X | 70 | keV |
| Temps dintégration | 1500 | ms |
| Intensité | 114 | mA |

La durée moyenne d'acquisition d'un échantillon est de 6h.
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3.2 Post-traitement des CT

An didentier et de quanti er le tissu osseux au sein et autour des implants, il est
nécessaire de post-traiter les CT des hémimandibules. Les logiciels utilisés pour ce post-
traiment sont les logiciels de segmentation Mimics 15.01 (Materialise, Leuven, Belgique) et
de CAO 3-Matic 7.01 (Materialise, Leuven, Belgique).

Dans cette sous section, une premiére méthode globale est présentée. Elle est ensuite
améliorée a n de prendre en compte les artefacts dds au titane. Tout comme les paramétres
d'acquisition, an de pouvoir comparer les résultats des di érents implants la méthode est
restée identique pour tous les post-traitements.

3.2.1 Méthode simple

Pour obtenir le volume d'os néo-formé au sein et autour des implants une premiére méthode
de pots-traitement des CT a été développée (Figure 11.28).

Figure 11.28. Méthode de post-traitment des CT scan.

Cette méthode est composée de 3 étapes clés : la segmentation, I'obtention des volumes
d'intérét et I'obtention du volume du tissu osseux créé au sein et autour de l'implant.

Y La segmentation

Dans un premier temps, an d'identi er le tissu osseux, le titane, et le champ global
d'acquisition une segmentation des CT est réalisée (Figure 11.29). Ainsi, I'os et le titane sont
segmentés en sélectionnant les pixels de niveau de gris allant respectivement de 3870 a 24300
et de 22490 & 32760. Quant aux seuils du champ d'acquisition, ils correspondent aux extrémes
de gris a n d'inclure toute la fenétre d'acquisition.

Les seuils relatifs a I'os ont été déterminés par analyses visuelles sur une partie saine d'os
cortical & proximité de I'implant. Quant aux seuils relatifs a l'implant, ils ont été déterminés
par analyses visuelles sur un implant vide. Trois masques correspondant au tissu osseux, au
titane et au champ d'acquisition sont alors obtenus.
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Figure 11.29. Segmentation des CT : a) tissu osseux, b) titane et c) fenétre d'acquisition.

Y L'obtention des volumes d'intéréts

Cette étape permet de dé nir 6 volumes d'intéréts : i) le volume de l'implant divisé en
3 sous-volumes, ii) un volume au centre de l'implant et iii) le volume total de la perte de
substance osseuse.

L'implant et la fenétre d'acquisition sont reconstruits en 3D a partir de leur masque, puis
importés dans le logiciel 3-Matic. Les pattes de I'implant et la fenétre sont coupées par deux
plans passant par les interfaces distale et proximale de l'implant (Figure 11.30a). Puis, les
parties coupées en amont et en aval de ces deux plans sont supprimées. Il en est de méme
pour la poutre des implants exibles. En e et, la partie de la poutre extérieure au corps de
I'implant est coupée par un plan tangent au corps cylindrique de l'implant puis supprimée
(Figure 11.30c).

L'enveloppe externe de l'implant est ensuite créée. On obtient alors le volume de l'implant
délimité par son enveloppe externe et le volume total de la perte de substance osseuse (Figure
11.30b et d).

En n, I'enveloppe de limplant est divisée en 3 parties suivant sa longueur par 2 plans
paralléles espacés de 6 mm (Figure 11.30e). Un cylindre de rayon 3 mm suivant I'axe d'inertie
de l'enveloppe de l'implant est également créé (Figure 11.30f).

Figure 11.30. Obtention des volumes d'intérét sous 3-Matic : a) le sca old et les deux plans passant
par ses interfaces distale et proximale, b) le sca old et la fenétre d'acquisition sectionnées par les deux
plans, c) le sca old avec un plan tangeant au corps de l'implant, d) I'enveloppe externe de l'implant,
e) I'enveloppe externe de I'implant divisée en 3 sous volumes et f) le cylindre de rayon 3 mm au centre
le l'implant.
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Y L'obtention du volume du tissu osseux créé au sein et autour de l'implant

Les 6 objets correspondant au volume de l'implant divisé en 3 sous volumes, au cylindre
central et au volume total de la perte de substance osseuse sont importés dans le logiciel
Mimics et 6 masques sont créés a partir de ces objets (Figure 11.31).

Figure 11.31. Masques correspondant au volume de l'implant divisé en 3 (a), au volume total de la
perte de substance osseuse (b) et au volume au centre de I'implant (c).

Ensuite, une opération booléenne de soustraction est e ectuée entre le volume de I'implant
et I'implant lui méme a n d'obtenir le volume libre dans l'implant (le volume des pores pour
le sca old, Figure 11.32a). Puis, des opérations booléennes d'intersection sont e ectuées entre
le masque du tissu osseux et celui qui vient d'étre créé correspondant au volume libre de
I'implant et entre le masque du tissu osseux et celui du volume total de la perte de substance
osseuse. A partir de ces intersections, il est alors possible d'évaluer le volume du tissu osseux
créé au sein de l'implant contrble et au sein des pores du sca old (Figure 11.32b) mais aussi
le volume total du tissu osseux créé au sein de la perte de substance osseuse (Figure 11.32c).

Les mémes types d'opérations sont e ectuées an d'obtenir le volume de tissu osseux
au centre de l'implant (délimité par le cylindre) et les volumes de tissu osseux créé dans la
partie proximale, centrale et distale de l'implant. Ces di érents volumes permettront de mieux
comprendre la répartition du tissu osseux dans l'implant.

Figure 11.32. a) Volume libre dans l'implant divisé en 3 sous volumes, b) volume du tissu osseux
au sein de l'implant divisé en 3 volumes, c¢) volume total du tissu osseux créé au sein de la perte de
substance osseuse, d) volume libre au centre de I'implant et €) volume du tissu osseux au centre de
l'implant.

Pour la suite, nous noterons le volume du tissu osseux créé au sein de l'implant BV (pour
Bone Volume), le volume du tissu osseux créé au sein de la perte de substance TBV (pour
Total Bone Volume) et le volume libre dans I'implant TV (pour Total Volume). Pour les BV
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et TV, les indicesp, ¢, d correspondront aux régions proximale, centrale et distale de l'implant
et l'indice m & la région cylindrique au milieu de l'implant.

3.2.2 Prise en compte des artefacts

La méthode qui vient d'étre décrite ne prend pas en compte les artefacts liés au titane.
En e et, on peut observer tout autour du titane un halo lumineux et de part les seuils de gris
imposés, cet halo peut étre considéré comme du tissu osseux minéralisé (Figure 11.33a). Ainsi,
lorsque I'on scanne un sca old vide, le ratio BV/TV est de 29% (Tableau 11.8).

Figure 11.33. a) Halo considéré comme du tissu osseux minéralisé (vert), b) masque du titane (rose)
dilaté de 3 pixels.

Une étape intermédiaire permettant de supprimer cet artefact a alors été introduite (Figure
11.34). Cette étape consiste a dilater le masque du titane a l'aide d'une opération morpho-
logique a n de supprimer et d'éviter de confondre le halo lumineux avec de I'os minéralisé.
Suite a I'analyse de plusieurs coupes de di érents implants, nous avons pu dé nir la dilatation
nécessaire a n que le masque du titane dilaté inclut le halo sans toutefois le dépasser (Figure
11.33b).

Figure 11.34. Méthode de post-traitment des CT scan prenant en compte les artefacts dds au titane.

A partir de ces observations, la dilatation optimale a été xée a 3 pixels. Pour cette valeur,
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le pourcentage de tissus minéralisés au sein d'un sca old vide chute a 7% (Tableau I1.8).

Table 11.8. Valeur de BV, TV et BV/TV au sein d'un scaold et d'un implant contr6le vide pour
des dilatations du masque du titane allant de 1 a 4 pixels.

| Sca old | Implant controle
Dilatation de BV BV BV

limplant (pixel) (mm?3) (mm3) TV (mm?3) (mm3)
0 | 3907 | 13216 | 029 | 1411 | 1550.3 | 0.091
1 | 2639 | 11949 | 022 | 889 | 14982 | 0.059
2 | 1428 | 10703 | 013 | 396 | 14465 | 0.8
3

(Figure 11.35a) 66.6 952.8 0.07 14.1 1404.5
4 44.8 843.9 0.053 5 1371.5 0.0036

(Figure 11.35h)

On remarque d'ailleurs que le BV/TV au sein du sca old entre 2 et 3 pixels de dilatation
diminue de 6.3% alors qu'il ne diminue que de 1.7 % entre 3 et 4 pixels. Cela nous conforte
dans l'idée que le halo a une épaisseur de prés de 3 pixels et que pour une dilatation au dela
on risquerait de rogner le tissu osseux minéralisé (Figure 11.35).

Figure 11.35. Dilatation du masque du titane (rouge) : a) 3 pixels et b) 4 pixels. Le masque du tissu
0Sseux est en vert.

Finalement, la méthode de post-traitement reste quasiment identique. Seule une opération
booléenne de soustraction entre le masque du tissu osseux et celui du titane dilaté (Figure
11.34) est e ectuée a n de supprimer le halo lumineux du masque du tissu osseux. Les étapes
suivantes sont les mémes que pour la premiére méthode.

3.3 Artefacts

L'artefact relatif au halo lumineux a l'interface os/titane est supprimé a l'aide de la mé-
thode présentée précédemment. Cependant, il persiste d'autres artefacts qu'il n'est pas pos-
sible de supprimer par post-traitement. Il nous semble alors nécessaire de les quanti er.

Nous avons vu que les artefacts étaient principalement dds au titane et plus particulié-
rement a I'épaisseur de titane que les rayons X doivent traverser. Ainsi, étant donné que le
sca old comporte plus de titane que l'implant contrble, les CT relatifs aux sca olds pré-
sentent plus d'artefacts que ceux relatifs aux implants contréles. De plus, de part les seuils
de gris imposés lors de la méthode de post-traitement desCT, les artefacts sont considérés
comme étant du tissu osseux minéralisé. Une di érence entre le BV/TV initial d'un sca old
vide et celui d'un implant contréle vide est alors notable et évolue en fonction de l'inclinaison
des implants puisqu'en fonction de celui-ci, les rayons X doivent traverser plus ou moins de
titane. Il est alors impératif de quanti er cette di érence a n de pouvoir comparer les données
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issus des di érents implants.

A n de déterminer I'in uence de l'inclinaison de l'implant sur le BV/TV initial, une étude
de sensibilité a été réalisée. Les di érents implants utilisés lors de I'étude expérimentala
vivo ont été scannés pour di érentes inclinaisons par rapport a l'axe vertical. Pour ce faire,
des supports en polystyréne ont été réalisés avec des angulations variant d&€ 8060C° par pas
de 10. Les CT ont ensuite été post-traités a l'aide de la méthode présentée précédemment.
Dans les Tableaux 11.9 et 11.10 les valeurs de BV, TV, TBV et BV/TV pour les implants
rigide et exible (sca old et implant contréle) inclinés de 30 a 60 degrés sont reportés.

Table 11.9. Valeur de BV, TV, BV/TV et TBV au sein d'un sca old et d'un implant contrdle vides
rigides inclinés entre 30 et 60 degré.

Scaold rigide Implant contrdle rigide
Inclinaison|| BV TBV Incllnalson BV TBV
) (mm®) (mms) v (mms) (mm®) (mms) (mm®)
31.8 H 952.3 \ 76.2 \ 0.08 \ 77 30 H 1400.5\ 17.7 \ 0.01 \ 18.7
37.1 H 957.6 \ 89.3 \ 0.09 \ 90.6 H 33.6 H 1395.1\ 10.3 \ 0.0007\ 11
47.6 H 952.8 \ 66.6 \ 0.07 \ 67.4 H 48.2 H 1404 \ 145 \ 0.01 \ 15
58.2 H 952 \ 70.4 \ 0.07 \ 72.2 H 57.8 H 1413.3\ 234 \ 0.02 \ 24.9

Table 11.10. Valeur de BV, TV, BV/TV et TBV au sein d'un sca old et d'un implant contrdle vide
exibles inclinés entre 30 et 60 degré.

Scaold exible Implant contréle exible
Inclinaison|| BV TBV Incllnalson BV TBV
) (mm®) (mm3) (mm®) (mm®) (mm3) (mm®)
26.5 H 79.5 \ 956.4 \ 0.083 \ 82.7 H 33.7 H 26.9 \ 1299.1\ 0.021 \ 28.9
41.1 H 55 \ 948 \ 0.058 \ 57.4 H 40 H 18.9 \ 1304.8\ 0.014 \ 20.2
51.5 H 61.9 \ 951.8 \ 0.065 \ 65.6 H 54.5 H 16.1 \ 1302.6\ 0.012 \ 19.1
63.7 H 73.4 \ 945.5 \ 0.078 \ 78.9 H 63.1 H 24.9 \ 1314.5\ 0.019 \ 315

Du fait de la xation des implants sur le socle en polystyréne, les variation d'angle ne
sont pas exactement de 10 Les angles entre 3Det 60° sont toutefois balayés. De plus, on
peut noter que quel que soit I'implant, I'évolution des artefacts et donc le BV/TV n'évolue
pas linéairement avec l'inclinaison. Il est alors dicile de déterminer l'inclinaison optimale
de l'implant a n de limiter les artefacts. De plus, pour les implants controles le BV/TV est
de l'ordre de 1 a 2% alors qu'il varie entre 6 et 10% pour les scaolds. Enn, le BV/TV
n'est pas impacté par la version de l'implant, qu'il soit souple ou exible. Ces di érences de
BV/TV seront a prendre en compte lors de linterprétation des résultats expérimentaux et
seront abordées lors de la discussion.

3.4 Analyse statistique des données

A n d'évaluer les di érences de BV/TV et TBV entre les 3 groupes de brebis, des tests
statistiques ont été réalisés avec le logiciel XLSTAT. Chaque groupe ne contenant que 5
brebis, il n'a pas été possible de déterminer si les données suivaient une loi normale. Le test
non paramétrique de Mann Whithney a alors été chaisi.
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4 Histologie

Des examens d'histologie ont été réalisés sur 7 mandibules a n d'évaluer la régénération
osseuse au sein des di érents implants. Ces analyses ont été réalisées en collaboration avec
I'équipe de recherche de l'Institut de Recherche de Biomécanique des Armées (IRBA). Le
protocole d'histologie se décompose en 5 étapes comme il suit :

radiographie des mandibules;

les deux implants y compris un bord de 5 mm d'os natif en partie proximale et distale
de chaque implant sont excisés des deux hémimandibules;

chaque segment non-décalci é est sectionné en deux dans la direction longitudinale de
I'implant & I'aide d'une scie a diamant (Secotom, Struers, Figure 11.36) puis déshydraté
avec du methanol, et en n noyé dans une résine a base de méthacrylate de méthyle;

les blocs d'échantillons durcis sont découpés en tranches dans le sens longitudinal de
limplant. Chaque tranche est alors polie avec un micro-dispositif de broyage Buelher
pour atteindre une épaisseur de 150 microns;

les sections sont colorées avec de la teinture trichrome modi ée de Masson-Goldner pour
étre examinées a l'aide d'un microscope optique (DMRB Leica, Caméra DXC930 Sony),
ce qui permet d'évaluer la guérison osseuse par histomorphométrie.

Figure 11.36. Découpe des explants dans le sens longitudinal (Brebis 10314).

5 Reésultats

Dans cette section, les résultats généraux relatifs aux di érentes analyses e ectuées sur les
hémimandibules explantées seront présentés. Pour plus de détails, nous renvoyons le lecteur
a l'annexe A6 ou deux tableaux récapitulatifs des essais (A.2 et A.3) ainsi que le détail des
résultats expérimentaux pour chaque brebis sont présentés.

Pour rappel les brebis ont été classées en 5 groupes :

groupe 1 : 4 brebis équipées d'implants rigides (Version 1 des xations);
groupe 2 : 3 brebis équipées d'implants rigides (Version 2 des xations);
groupe 3 : 6 brebis équipées d'implants rigides (Version 3 des xations);
groupe 4 : 5 brebis équipées d'implants exibles (Version 3 des xations);
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groupe 5 : 5 brebis équipées d'implants exibles (Version 3 des xations) ayant subis un
traitement de surface a la soude.

Ainsi les résultats seront présentés en 5 parties. Dans un premier temps, nous décrirons les
résultats relatifs aux groupes 1 et 2 correspondant a notre étude pilote. Puis, les résultats du
groupe 3 correspondant aux implants rigides, ceux du groupe 4 relatifs aux implants exibles
et ceux du groupe 5 correspondant aux implants exibles avec traitement de surface a la soude
seront exposés. En n, nous comparerons les résultats des implants rigides (groupe 3) a ceux
des implants exibles (groupe 4) et les résultats des implants exibles avec ou sans traitement
de surface a la soude (groupe 4 et 5).

5.1 Etude pilote
5.1.1 Observations générales

Parmi les 4 premiéres brebis, 2 ont cassé les pattes de xation d'au moins un de leurs
implants, en particulier les pattes arriéres (Figure 11.37a). De plus, de nombreuses vis se sont
débricolées en partie distale majoritairement composée d'os spongieux (Figure 11.37b). En n,
les implants sont recouverts de tissus osseux.

Figure 11.37. Radiographies des hémimandibules explantées gauche (a) et droite (b) de la brebis
10203. Les xations de l'implant contréle se sont fracturés.

Les 3 brebis suivantes étaient équipées d'implants ayant des pattes de xation plus rigides
a n d'éviter leur fracture. Aprés 12 semaines, aucune fracture d'implant n'a été observée. En
revanche, aucun implant n'était recouvert de tissus osseux (Figure 11.38a et b). De plus, tous
les implants étaient remplis de tissus mous (Figure 11.38c :e). Il n'a alors pas été possible de
réaliser des coupes histologiques puisque les tissus se décollaient lors de la coupe a la scie
diamantée.

Figure 11.38. Hémimandibules droite (a) et gauche (b) provenant de la brebis 10300. Tissus mous :
¢) au sein de l'implant contr6le, d) du sca old et e€) au sein des pores du sca old de la brebis 80058.
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5.1.2 Histologie

Des examens histologiques ont été e ectués sur les 4 premiéres mandibules explantées
puisqu'il n'était pas possible de découper les 3 autres. Pour plus de clarté, nous présenterons
les résultats globaux pour I'ensemble des analyses histologiques (les analyses histologiques
spéci ques a chaque brebis sont présentées en Annexe A6).

Pour chaque implant, plusieurs coupes histologiques ont été réalisées dans le sens longi-
tudinal des implants depuis leur région interne vers leur région externe (Figure 11.39). Les
coupes ont été teintes au trichrome modi é de Masson-Goldner, on peut alors observer le
tissu osseux minéralisé en bleu et les tissus breux en violet.

Figure 11.39. Coupes histologiques teintes au trichrome modi é de Masson-Goldner du sca old pro-
venant de la brebis 10314. Le tissu osseux apparait en bleu et le tissu breux en violet.

Généralement, tous les implants sont entourés d'un tissu osseux minéralisé non-structuré
qui semble progresser de l'extérieur vers l'intérieur de I'implant. De plus, la minéralisation est
plus importante sur la région interne que sur la région externe des implants.

Sur certaines coupes, on peut observer une organisation corticale partielle a la surface
de l'os, traduisant un remodelage osseux plus avancé (Figure 11.40a) et, contrairement aux
implants contrbles, le tissu osseux est souvent en contact direct avec le titane des sca olds
(Figure 11.40c).

Lorsqu'il y a minéralisation au sein des implants, celle-ci est trés active et la vascularisation
trés développée (Figure 11.41c).

En n, bien que quelques chondrocytes soient présents sur une zone réduite d'un implant
(Figure 11.41b), les tissus osseux semblent s'étre forméda le processus d'ossi cation intra-
membranaire.
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Figure 11.40. Coupes histologiques provenant de la brebis 10300 : a) organisation longitudinale cor-
ticale partielle, b) tissu breux et c) pores remplis de tissu osseux en remodelage actif.

Figure 11.41. Coupes histologiques provenant de la brebis 90085 : a) tissu breux, b) chondrocytes
hypertrophiés (zone réduite) et c) tissu osseux vascularisé (minéralisation active).

5.1.3 Essai de exion

Pour toutes les hémimandibules testées, les zones de faiblesse sont les interfaces os/implant
proximale et distale. Ces rigidités sont répertoriées dans les tableaux 11.11 et 11.12. La croix
indique que I'hémimandibule ne présentait pas de zone de faiblesse a l'interfacee( une
interface parfaite).

Au total, 2 sca olds et 3 implants contréles présentent des interfaces proximales parfaites
et 3 scaolds et 5 implants contréles présentent des interfaces distales parfaites. De plus,
lorsque les interfaces ne sont pas parfaites, bien que les di érences de rigidités ne soient pas
signi catives, celles induites par le sca old semblent plus rigides que celles induites par les
implants contréles.
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Table 11.11. Rigidités des interfaces proximale et distale des sca olds et des implants contréles rigides
provenant des brebis du groupe 1. La croix indique que I'hémimandibule ne présentait pas de zone de
faiblesse a l'interface considérée.

| Sca old rigide | Implant contréle rigide
Brebis Interface proximale | Interface distale || Interface proximale | Interface distale
(Nm/rad) (Nm/rad) (Nm/rad) (Nm/rad)

10203 || X | 84.7 | X | X

10314 || 108 | X | X | 21.6

10300 || X | 150 | X | 48

90085 || X | 45.9 | 26,4 | X
Moyenne || - | 93.5 | - | 34.8
Ecart type || - | 52.6 | - | 18.7

Table [1.12. Rigidités des interfaces proximales et distales des sca olds et des implants contrdles
rigides provenant des brebis du groupe 2. La croix indique que I'hémimandibule ne présentait pas de
zone de faiblesse a l'interface considérée.

| Sca old rigide | Implant contrdle rigide

Brebis Interface proximale | Interface distale || Interface proximale | Interface distale

(Nm/rad) (Nm/rad) (Nm/rad) (Nm/rad)

80058 || 75 | X | 57.1 | X
00103 || 286.7 | 51.7 | 73.7 | X
00042 || 85 | 85 | 141.7 | X
Moyenne || 148.9 | 68.4 | 90.8 | -
Ecart type || 119.4 | 235 | 44.8 | -

5.2 Implants rigides
5.2.1 Observations générales

Sur I'ensemble des brebis, seul un sca old présente une fracture au niveau des pattes de
xation arriéres (brebis 20138, Figure 11.42b). Cependant, tout comme pour I'étude pilote et
malgré un design di érent des pattes de xation avant, de nombreuses vis en partie distale se
sont débricolées (Figure 11.42a). Une seule brebis (20260) présente des ancrages postérieures
et antérieures parfaits. En n, I'ensemble des implants sont recouverts de tissus osseux.

Figure 11.42. Radiographies des hémimandibules droites des brebis 20017 (a) et 20138 (b).

5.2.2 Essai de exion

Pour toutes les hémimandibules testées les zones de faiblesse sont les interfaces os/implant
proximale et distale. En e et, aprés comparaison avec les radiographies, I'ensemble des courbes
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de dé exion présente des changements de pentes aux interfaces (Figure 11.16). Les rigidités
des interfaces obtenues avec le modeéle poutre sont répertoriées dans le Tableau I1.13.

Table 11.13. Rigidités des interfaces proximale et distale des sca olds et des implants contrdles rigides.
La croix indique que I'hémimandibule ne présentait pas de zone de faiblesse a l'interface considérée.

| Sca old rigide | Implant contrdle rigide
Brebis Interface proximale | Interface distale || Interface proximale | Interface distale
(Nm/rad) (Nm/rad) (Nm/rad) (Nm/rad)
20018 || X | 95.4 I X | 70.4
20260 || 180 | X | X | 24.8
20059 || X | 14.7 | 240 | 26.4
20017 || X | 115.4 I | X
20138 || X | 214.3 I | 150
20053 || X | 171.4 I | 171.4
Moyenne || - | 122.2 | - | 88.6
Ecart type || - | 76.2 | - | 68.7

Au total, quasiment tous les implants présentent des interfaces proximales parfaites (5
sca olds et 5 contrbles). Au contraire, seulement 1 sca old et 1 implant contrble présentent
des interfaces distales parfaites. De plus, tout comme I'étude pilote, lorsque les interfaces ne
sont pas parfaites, bien que les di érences de rigidité ne soient pas signi catives, celles induites
par le sca old semblent plus rigides que celles induites par les implants contrdles.

5.2.3 Analyse microtomographique

L'ensemble des BV/TV relatifs aux sca olds et aux implants contréles rigides est répertorié
dans le Tableau 11.14. Pour rappel, les indice®, c, d correspondent aux régions proximale,
centrale et distale des implants et lindicem a la région cylindrique située au milieu des
implants.

BV BV, BV. BVyq BVj

Table 11.14. Valeur des —, , , , et TBV au sein des sca olds et implants
TV TV, TVe TVg TV

contrdle rigides.

| Sca old rigide | Implant contréle rigide
Brebisl| BY. | BVe| BVc| BVq| BVa| TBV || BV | BVp| BVc| BV4| BVim| TBV
TV | TVp| TVe| TV4| TVl MM3) || TV | TV, | TVe| TV4| TV | (MM)

20018|| 0.26| 0.25| 0.25| 0.29 | 0.28 | 2099.9|| 0.046 0.053 0.039 0.047 0 | 1367.5
20260]| 0.19| 0.27| 0.16| 0.15| 0.19 | 1269.7|| 0.04§ 0.071 0.03] 0.039 0.019| 1273.9
20059]| 0.18| 0.22| 0.18| 0.15| 0.20 | 1221.2| 0.18| 0.31| 0.15| 0.077 0.054| 963.3
20017|| 0.17 | 0.19| 0.19| 0.10| 0.16 | 1698.7|| 0.041 0.46 | 0.030 0.049 0.003fL 1955.2
20138|| 0.21| 0.27] 0.19| 0.15| 0.22 | 1554.8|| 0.30| 0.47 | 0.18 | 0.24| 0.28 | 873.1
20053|| 0.38| 0.52| 0.39| 0.21| 0.33| 803.4 || 0.40 | 0.35| 0.030 0.058 0.0025 1138.6

La Figure 11.43 présente les statistiques descriptives relatives au BV/TV au sein des scaf-
folds et des implants controles rigides.

On peut noter une diérence entre les BV/TV au sein des scaolds et des implants
contréles qui n'est cependant pas statistiquement signi cative (p=0.142). Les BV/TV au
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Figure 11.43. Statistiqgues descriptives des BV/TV au sein des scaolds et des implants contréles
rigides.

sein des sca olds semblent plus importants que les BV/TV au sein des implants contréles.

Sur la Figure 11.44, les statistiques descriptives des BV/TV au sein des parties proximale,
centrale et distale des implants sont présentées. Elles permettent de mettre en évidence la
répartition des BV/TV au sein des implants.

Figure 11.44. Statistiques descriptives des BV/TV au sein des parties proximale, centrale et distale
des sca olds et des implants contréles rigides.

On remarque que, aussi bien pour les sca olds que pour les implants contréles, plus on
s'approche de la partie distale de l'implant plus la quantité d'os néo-formé diminue. De plus,
guelle que soit la région des implants, les BV/TV au sein des sca olds sont plus élevés qu'au
sein des implants contrdles avec des di érences signi catives pour les régions centrale et dis-
tale (p=0.013 et p=0.045 respectivement).

La Figure 11.45 présente les statistiques descriptives relatives aux BV/TV au centre et en
périphérie des sca olds et des implants contrbles rigides.
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Figure 11.45. Statistiques descriptives des BV/TV au centre et en périphérie des sca olds et des
implants contréles rigides.

Tout d'abord, contrairement aux sca olds, la répartition du tissu osseux n'est pas uniforme
au sein des implants contréles. En e et, le tissu osseux se situe majoritairement en périphérie
de ces derniers alors qu'il est équitablement réparti au sein des sca olds. On note d'ailleurs une
di érence signi cative entre les BV/TV de la périphérie et du centre des implants contrbles
(p=0.045). En n, dans les deux régions, les BV/TV relatifs aux sca olds sont plus élevés que
ceux relatifs aux implants contréles avec une di érence signi cative au centre (p=0.031).

5.3 Implants exibles
5.3.1 Observations générales

Toutes les brebis présentent au moins une fracture au niveau des pattes de xation d'un
des deux implants (11.46). Cependant, contrairement aux groupes précédents, les vis en parties
distales sont restées bien ancrées. De plus, tous les implants sont recouverts de tissus osseux.

Figure 11.46. Radiographie des hémimandibules provenant de la brebis 00007.

5.3.2 Analyse microtomographique

L'ensemble des BV/TV relatifs aux sca olds et aux implants contrbles exibles sont ré-
pertoriés dans le Tableau I1.15.
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Bv BV, BV, BV4q BV . .
Table 11.15. Valeur des —, —P, —*¢ =%d 2'M of TBV au sein des scaolds et implants
V' TV, TV, TV¢ TV,

contrble exibles.

| Scaold exible

BV | BVp| BV.| BVy4
TV | TVp| TV.| TVy4

Implant contréle exible

BVm| TBV || BV | BVp| BV¢| BVg4| BVp
TV mMm3) || TV | TV,| TV.| TV4| TVn

TBV

Brebis (mm?)

10133 0.39| 0.41| 0.38| 0.37| 0.39 | 2643.69| 0.16| 0.21| 0.11| 0.15| 0.07 | 2313.59
00187| 0.45| 0.40 | 0.48| 0.49 | 0.44 | 2032.20| 0.15| 0.19 | 0.12| 0.13| 0.07 | 2255.10
00049|| 0.46 | 0.39| 0.51| 0.48| 0.43 | 1721.09 0.20 | 0.13 | 0.15| 0.34| 0.22 | 1829.80
00095|| 0.52 | 0.55| 0.65| 0.33| 0.50 | 1256.03| 0.35| 0.39 | 0.37 | 0.28| 0.33 | 1856.50
00007| 0.42| 0.39| 0.45| 0.43 | 0.46 | 2170.28| 0.15| 0.24 | 0.082 0.10| 0.10 | 2380.21

La Figure 11.47, présente les statistiques descriptives relatives aux BV/TV au sein des
sca olds et des implants contrbéles exibles.

Figure 11.47. Statistiques descriptives des BV/TV au sein des sca olds et des implants contrbles
exibles.

On peut observer une diérence signi cative (p=0.008) entre les BV/TV au sein des
sca olds et des implants contrdles. En e et, les BV/TV au sein des sca olds sont largement
supérieurs aux BV/TV au sein des implants contréles.

La Figure 11.48 présente les statistiques descriptives des BV/TV au sein des parties proxi-
male, centrale et distale des implants. Tout comme pour les implants rigides, elles permettent
de mettre en évidence la répartition des BV/TV au sein des implants.

Pour les 3 régions, on peut observer des di érences signi catives entre les BV/TV au sein
des sca olds et des implants contrbles (p=0.022, p=0.008 et p=0.022 respectivement). De plus,
aussi bien pour les sca olds que pour les implants contréles, on constate que la répartition
des BV/TV est uniforme entre les régions.

La Figure 11.49 montre les statistiqgues descriptives relatives aux BV/TV au centre et en
périphérie des sca olds et des implants contrbles.

Quelque soit I'implant (sca old ou implant contrble), le tissu osseux est réparti uniformé-
ment entre leur périphérie et leur centre. De plus, pour les 2 régions.€. périphérie et centre),
on peut observer des di érences signi catives entre les BV/TV au sein des sca olds et des
implants contréles (p = 0.008 pour les deux).
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Figure 11.48. Statistiques descriptives des BV/TV au sein des parties proximale, centrale et distale
des sca olds et des implants contrdles exibles.

Figure 11.49. Statistiques descriptives des BV/TV au centre et en périphérie des sca olds et des
implants contrdles exibles.

5.4 Implants souples avec traitement de surface a la soude
5.4.1 Observations générales

Deux brebis présentent au moins une fracture au niveau des pattes de xation d'un des
deux implants (les brebis 10051 et 90034), les 3 autres ont des implants intacts des deux cotés.
De plus, pour toutes les brebis, les vis en parties distale et proximale sont restées bien ancrées.
En n, tous les implants sont recouverts de tissus 0Sseux.

5.4.2 Essai de exion

Contrairement aux implants rigides et quel que soit I'implant (sca old ou implant contréle),
guasiment toutes les interfaces proximale et distale sont parfaites. Cependant, les hémimandi-
bules implantées présentent toujours des zones de faiblesse. Elles sont généralement localisées
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a la soudure entre les deux fronts osseux proximale et distale qu'il est possible de distinguer
clairement sur les radiographies (Figure A.52).

Figure 11.50. Courbe de dé exion des hémimandibules provenant de la brebis 00014,

5.4.3 Analyse microtomographique

L'ensemble des BV/TV relatifs aux sca olds et aux implants contrbéles exibles avec trai-
tement de surface a la soude sont répertoriés dans le Tableau 11.16.
Bv BV, BV. BV4q BVp

, et TBV au sein des scaolds et implants
TV

Table 11.16. Valeur des

TV' TV, TV TVg4

contrbles exibles.

| Scaold exible

BV | BVp| BV.| BVy4
TV | TV,| TV| TVy4

Implant contréle exible

BVm| TBV || BV | BVp| BV¢| BV4| BV
TV mMm3) || TV | TV,| TV.| TV4| TVn

TBV
(mm?)

Brebis

90034|| 0.32| 0.34] 0.28| 0.34 | 0.31| 2643.69| 0.21| 0.35| 0.16 | 0.11| 0.32 | 2313.59
10051|| 0.41| 0.38 | 0.43 | 0.41| 0.37 | 2032.20| 0.056 0.04% 0.057 0.06§ 0.013| 2255.10
00083|| 0.46 | 0.41| 0.59 | 0.33| 0.44 | 1721.09| 0.31| 0.43 | 0.29| 0.18 | 0.36 | 1829.80
80025|| 0.31] 0.31] 0.30| 0.32| 0.32| 1256.30| 0.40 | 0.49 | 0.43 | 0.27 | 0.41 | 1856.50
00014|| 0.27| 0.30| 0.24| 0.28| 0.29 | 2170.28| 0.37 | 0.40 | 0.39 | 0.31 | 0.37 | 2380.21

La Figure 11.51 présente les statistiques descriptives relatives aux BV/TV au sein des
sca olds et des implants contréles exibles avec traitement de surface a la soude. Bien que les
BV/TV au sein des sca olds semblent Iégérement supérieurs a ceux des implants controles,
la di érence n'est pas signi cative (p=0.40).
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Figure I1.51. Statistiques descriptives des BV/TV au sein des sca olds et des implants contrbles
exibles avec traitement de surface a la soude.

La Figure 11.52 montre les statistiques descriptives des BV/TV au sein des régions proxi-
male, centrale et distale des implants.

Figure 11.52. Statistiques descriptives du BV/TV au sein des sca olds et des implants contrdles
exibles avec traitement de surface a la soude.

Pour les régions proximale et centrale, nous n'observons pas de di érence signi cative
entre les BV/TV au sein des sca olds et des implants contréles. Plus particulierement, pour
la région proximale, il semble que les BV/TV au sein des implants contréles soient plus élevés
gu'au sein des sca olds, et inversement pour la partie centrale. Cependant, pour la région
distale, les BV/TV au sein des sca olds sont signi cativement plus élevés qu'au sein des
implants contrdles (p=0.022).

En n, contrairement aux sca olds, la répartition des BV/TV n'est pas uniforme au sein des
implants contréles. En e et, bien que les di érences ne soient pas signi catives, il semblerait
gue plus on se rapproche de la région distale moins il y ait de tissus osseux dans les implants
contrdles.

La Figure 11.53 présente les statistiques descriptives relatives aux BV/TV au centre et en
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périphérie des sca olds et des implants contrbles avec traitement de surface a la soude.

Figure 11.53. Statistiques descriptives du BV/TV au sein des sca olds et des implants controles
exibles avec traitement de surface a la soude.

Le tissu osseux est réparti uniformément entre la périphérie et le centre des sca olds et
des implants contrbles. Cependant, pour les 2 régions, il n'y a pas de di érence signi cative
entre les BV/TV au sein des sca olds et des implants contrdles.

5.5 Rigide versus exible

Les BV/TV au sein des implants exibles et rigides vont étre maintenant comparés. Tout
d'abord, si I'on compare les sca olds aux implants contrdles, on remarque que les di érences
de BV/TV au sein des sca olds et des implants contréles exibles sont plus marquées que pour
les implants rigides (Figure 11.54). Ces di érences sont également notables pour les di érentes
régions des implants (Figure 11.44vs Figure 11.48 et Figure 11.45 vs Figure 11.49).

Figure 11.54. Statistiques descriptives du BV/TV au sein des sca olds rigides et souples et des
implants contrdles rigides et souples.

Ensuite, si I'on compare les implants exibles aux implants contréles, on remarque que les
BVITV sont plus élevés dans les implants exibles que dans leurs homologues rigides. Cette
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di érence est signi cative entre les sca olds rigides et exibles (p=0.004) et non signi cative
entre les implants contrdles rigides et exibles (p=0.171). Ces tendances sont veri ées pour
les di érentes régions des implant (Figure 11.55).

Ainsi, pour les 5 régions d'intéréts (.e. proximale, centrale, distale, périphérie et centre) et
guel que soit I'implant (sca old ou contréle), les BV/TV sont plus élevés au sein des implants
exibles qu'au sein des implants rigides. Ces di érences sont uniguement signi catives pour les
sca olds (4 fois sur 5). Concernant I'implant contrfle la seule di érence signi cative concerne
la région distale.

De plus, concernant les régions proximale, distale et centrale et contrairement aux implants
rigides, la répartition des BV/TV au sein des implants exibles est uniforme. En e et, quel
gue soit l'implant (sca old ou contréle), les BV/TV ne diminuent pas au fur et a mesure que
I'on se rapproche de la partie distale.

En n, concernant les implants contrbles exibles, la répartition des BV/TV entre leur pé-
riphérie et leur centre est plus uniforme que pour leurs homologues rigides. En e et, contrai-
rement au centre des implants contréles rigides qui est quasiment vide, ceux des implants
exibles comportent du tissu osseux néo-formé.
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Figure

11.55. Statistiques descriptives du BV/TV au sein des sca olds rigides et souples (a et b) et des implants contrbles rigides et souples (c et d).
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5.6 Anodisé versus Anodisé + NaOH

Dans cette section, nous allons comparer les BV/TV entre les implants exibles avec et
sans traitement de surface a la soude.

La Figure 11.56 présente les statistiques descriptives relatives aux BV/TV au sein des
sca olds et des implants contrbles avec et sans traitement de surface.

Figure 11.56. Statistiques descriptives du BV/TV au sein des sca olds rigides et souples et des
implants contrdles rigides et souples.

On remarque alors que contrairement aux implants exibles sans traitement de surface, la
di érence entre les BV/TV des sca olds et des implants contrdles avec traitement de surface
a la soude n'est pas signi cative (p=0.144). Cette observation est également valable pour les
di érentes régions de l'implant (Figure 11.48 vs Figure 11.52 et Figure 11.49 vs Figure 11.53).

De plus, il semblerait que le traitement de surface ait un e et inverse sur les BV/TV au
sein des sca olds qu'au sein des implants contréles. Plus particulierement, les BV/TV au sein
des sca olds avec traitement de surface sont inférieurs a ceux sans traitement de surface alors
gu'on observe l'inverse pour les implants contr6les. Cela pourrait alors expliquer la diminution
des BV/TV observée entre les implants avec et sans traitement de surface. En n, les BV/TV
au sein des implants sans traitement de surface sont plus dispersés que ceux sans traitement.
Ces tendances sont véri ées pour les di érentes régions de l'implant(Figure 11.57).

Pour les 5 régions (proximale, centrale, distale, périphérie et centre), la quantité d'os néo-
formé est plus faible au sein des sca olds lorsqu'ils ont subi un traitement de surface. Ces
di érences ne sont toutefois pas signi catives. Au contraire, le traitement de surface semble
accroitre le volume de tissu osseux néo-formeé au sein des implants controles.
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Figure 11.57. Statistiques descriptives du BV/TV au sein des sca olds souples avec et sans traitement de surface (a et b) et des implants contréles souples avec et san
traitement de surface (c et d).
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6 Discussion

6.1 Le pouvoir ostéoconducteur

Ce travail de recherche, comme de nombreuses études (Karageorgiou et Kaplan, 2005;
Otsuki et al., 2006; St-Pierreet al., 2005; Van der Stoket al., 2013; Otsukiet al., 2006; Lopez-
Herediaet al., 2008; Wiedinget al., 2015), démontre le pouvoir ostéoconducteur des sca olds
et plus particulierement des sca olds en titane. En e et, quel que soit le design des implants
(rigide ou exible), les BV/TV sont a la fois plus élevés et répartis plus uniformément au sein
des sca olds qu'au sein des implants contrdles ou I'on retrouve du tissu osseux majoritairement
en périphérie. Une répartition des contraintes plus uniforme au sein du sca old semble étre le
facteur déterminant pour favoriser le régénération osseuse. En e et, contrairement a l'implant
contréle ou les contraintes sont maximales en périphérie, la maille complexe du sca old permet
de solliciter I'ensemble des cellules situées a l'intérieur des pores et semble alors favoriser la
di érenciation cellulaire.

La plupart des études citées précédemment ont été réalisées sur de petits animadue.(
des lapins ou des rats) puisque leur taille et leur colt rendent le protocole expérimental plus
facile. Cependant, comme expliqué dans la section I1.1.1 relative au choix de notre modéle
animal, les propriétés de leurs os et plus particulierement leur processus de régénération
osseuse di erent de ceux de I'humain (Pearcet al., 2007). En revanche, le modele ovin a
été largement utilisé lors d'études sur la réparation de defect, la distraction ostéogénique ou
encore sur l'ostéoporose et est indiqué comme un modéle valide pour I'étude de la régénération
et du remodelage osseux chez I'humain (den Boet al., 1999).

A notre connaissance, une seule étude basée sur un modéle de gros animal et relative a
I'implantation de sca olds en titane poreux pour la reconstruction d'un defect osseux chargé
mécaniquement est répertoriée dans la littérature (Wiedinget al., 2015). Lors de cette étude,
des sca olds ayant des pores de 700m ont été implantés chez des brebis au sein de defects
tibiaux (20 mm) et xés par des plaques d'ostéogenése. Aprés 12 et 24 semaines, la régénération
osseuse a été évaluée a l'aide de CT scan et d'essais mécaniques de torsion. Les auteurs ont
conclu que les implants permettaient une stabilisation mécanique du tibia su sante pour
permettre la guérison osseuse. Les autres études relatives a l'utilisation de sca olds en titane
pour la reconstruction des tissus osseux concernent uniquement le comblement de defect non
interrupteur (Faria et al., 2010; Ponaderet al., 2010).

Toutefois, concernant les sca olds en céramiques ou en polymeéres, plusieurs études sont
répertoriées dans la littérature (Petite et al., 2000; Hoshinoet al., 2006; Liu et al., 2007; Yuan
et al., 2007; Schneider®t al., 2009). Ce type de sca olds est également trés prometteur mais
implique généralement I'utilisation de cellules souches ou encore de facteurs de croissance
en complément. Notamment, Petiteet al. (2000) ont étudié la régénération osseuse au sein
d'un sca old en corail pour la reconstruction de defects interrupteurs du métatarse chez des
brebis. Di érentes con gurations ont été testées : i) le sca old seul, ii) le sca old combiné a
des facteurs de croissance et iii) le sca old combiné avec des cellules souches. Seule la derniére
combinaison a permis une régénération osseuse correcte au sein du defect. La di culté liée
a l'utilisation de ce types d'implants est de controler leur vitesse de résorption au regard du
temps nécessaire pour la formation osseuse (Viateat al., 2007). Dans ce cas, les cellules
souches permettent d'accélérer le processus d'ostéogenése.

6.2 Les propriétés mécaniques

Outre le pouvoir ostéoconducteur des sca olds en titane, d'autres conclusions peuvent étre
tirées de cette étude. Tout d'abord, de part 'utilisation d'implants ayant di érentes rigidités,
ce travail a permis de mettre en évidence I'in uence des propriétés mécaniques de l'implant sur
son pouvoir ostéoconducteur. Quelque soit I'implant (sca old ou implant contréle) la quantité
de tissu néo-formé au sein des versions exibles est plus élevée qu'au sein des rigides (#5%
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25% pour les sca olds). Ces di érences sont d'autant plus marquées dans les régions centrale
et distale des sca olds. Concernant les implants contréles, les di érences entre exibles et
rigides ne sont pas aussi évidentes, mais on observe tout de méme cette tendance. Wieding
et al. (2015) ont également observé plus de tissu osseux néo-formé au sein des implants les
plus souples. Ces écarts signi catifs de BV/TV peuvent étre expliqués par la di érence de
déformation des deux implants lors de la mastication des brebis. En e et, I'implant exible
subit de plus grandes déformations et donc une meilleure recolonisation osseuse (Spoeiia.,
2008). L'implant exible est 10 fois plus souple que I'hémimandibule, la minéralisation osseuse

a donc été plus importante a n d'assurer une rigidité équivalente entre l'implant exible et
I'hnémimandibule aprés cicatrisation.

De plus, on remarque que les di érences entre les BV/TV au sein des sca olds et des
implants contrbles sont plus marqués pour la version exible que rigide. Un tel écart peut
étre expliqué par la géométrie complexe du sca old qui permet une meilleure répartition des
contraintes au sein du sca old. En e et, cette exibilité est plus avantageuse pour le sca old
que pour l'implant contrle puisqu'elle permet de solliciter d'avantage le tissu au sein des
pores.

On remarque que, aussi bien pour les sca olds que pour les implants contrles, la répar-
tition du tissu osseux est plus homogéne au sein des versions exibles qu'au sein des versions
rigides. Les BV/TV au sein de ces derniers diminuent au fur et & mesure qu'on se rapproche
de la partie distale alors qu'ils restent homogeénes au sein des versions exibles (Figure 11.54).
La rigidité des implants est sGrement encore la cause d'une telle répartition du tissu osseux
car la partie distale est essentiellement composée d'os spongieux. On peut donc conclure que
la premiére version d'implant est bien trop rigide au regard de cette région. On remarque
d'ailleurs que la maijorité des vis distales des implants rigides ne sont pas restées ancrées signe
gue les contraintes étaient trop importantes pour permettre la régénération osseuse induisant
un phénomene de "stress-shielding” (Niinomi et Nakai, 2011). L'étude pilote présentée en sec-
tion 11.5.1 corrobore ces résultats. On remarque que le groupe 2 composé de brebis équipées
d'implants avec des xations trés rigides n'a pas permis la régénération osseuse. Les implants
étaient a nu et remplis de tissus breux.

En n, les essais mécaniques con rment ces résultats puisque quels que soient les implants
(sca old ou implant contr6le), la quasi totalité des implants exibles présente des interfaces
proximale et distale parfaites, signe gu'elles sont bien recolonisées. Au contraire, concernant les
implants rigides, les hémimandibules présentent des zones de faiblesse au niveau des interfaces
proximale et distale. Cependant quel que soit la version des implants (rigide ou exible) et
bien qu'il y ait des di érences entre les BV/TV au sein des sca olds et des implants controles,
on note peu de di érence entre les comportements mécaniques des hémimandibules équipées
avec les sca olds et les implants contrdles.

6.3 Le traitement de surface

Cette étude a également permis d'évaluer I'in uence du traitement de surface a la soude,
développé lors de la thése d'Alexandre Barbas (Barbas, 2011), sur le pouvoir ostéoconducteur
des implants. Tout d'abord, le traitement de surface semble avoir un impact positif sur la
guantité d'os néo-formé au sein des implants contrdles. Cependant, concernant les sca olds,
trés peu de di érences peuvent étre notées entre les BV/TV au sein des sca olds avec et sans
traitement de surface. Il semblerait méme qu'il ait un impact négatif sur la recolonisation
osseuse des sca olds. A n de mieux comprendre son rble et en paralléle avec les expérimenta-
tions sur les hémimandibules, des sca olds en forme de macarons ont été vissés sur les tibias
des brebis. Plus particuliéerement, le sca old du tibia de gauche était uniguement anodisé alors
gue celui de droite avait subi un traitement de surface a la soude. Lors du sacri ce des brebis,
les macarons sur les tibias ont été retirés puis des analyses microtomographiques suivant le
méme protocole que les implants mandibulaires ont été e ectuées. Aucune di érence entre les
BV/TV au sein des macarons avec et sans traitement de surface n'a été trouvée. Contraire-
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ment a des études précédentes (Jona2owt al., 2004; Takemotoet al., 2005), il semblerait
gue le traitement de surface a la soude n'ait pas d'impact sur l'ostéointégration des implants.
Les détails relatifs a cette étude seront explicités dans la thése du Dr. Thomas Schouman.

6.4 Les limites

Malgré ces résultats concluants, I'étude présente quelques limites.

6.4.1 L'analyse microtomographique

Tout d'abord concernant l'analyse microtomographique, bien qu'un post-traitement des
CT ait été e ectué, des artefacts persistent. Ainsi le BV/TV au sein d'un sca old vide est

de 8% alors qu'il est de l'ordre de 1 % au sein des implants contrdles vides. Cette di érence de
BV/TV créeé une incertitude sur la quantité d'os réellement formée au sein des implants et plus
spéci quement des sca olds. Il est alors nécessaire de la considérer lorsque I'on veut comparer
les BV/TV au sein des sca olds et des implants controles. En e et, on peut se poser la question
de savoir si la di érence de BV/TV entre les sca olds et les implants contrdles rigides n'est pas
due uniguement aux artefacts. De méme pour la répartition du tissu osseux, une répartition
non uniforme du tissu osseux entre la périphérie et le centre des sca olds (comme on peut
I'observer au sein des implants controles) est peut étre outée par les artefacts. On pourrait
imaginer que la périphérie des sca olds est e ectivement remplie d'environ 25% alors que
le centre ne peut étre rempli que de 25-8=17%. On observerait alors une non-uniformité
des BV/TV entre les régions. Toutefois, cette incertitude ne remet pas en cause les résultats
concernant les implants exibles puisque : i) la di érence entre les BV/TV au sein des sca olds
et des implants contréles est tres signi catives (avec une di érence entre les BV/TV de plus
de 20%) et ii) la di érence de BV/TV au sein des sca olds rigides et exibles (ayant le méme
taux d'artefacts) est bien signi cative.

Ensuite, bien que le CT soit un outil puissant permettant de quanti er le volume du tissu
osseux au sein de chaque implant, il ne permet pas, pour les énergies utilisées, de di érencier
le cartilage des tissus osseux. Il n'est alors pas possible de connaitre la composition exacte
du tissu formé au sein des implants. Ainsi, en complément de I'analyse microtomographique,
il aurait été intéressant d'e ectuer des examens histologiques sur I'ensemble des explants.
Comme nous avons pu le voir pour I'étude pilote, elle permet une observation plus ne du
tissu formé. Elle nous renseigne notamment sur la présence de tissu osseux et breux, sur
l'avancement de la régénération osseuse (présence d'organisation longitudinale corticale ou
non), sur la présence ou non de cartilage (chondrocytes), etc... De plus, il serait envisageable
de marquer les fronts de minéralisation a di érentes périodes (par exemple 4, 8 et 12 semaines)
a l'aide de marqueur uorescent (tetracyclin, calcein et xylenol) a n d'observer la progression
de la minéralisation au cours des 12 semaines (Van der Stei al., 2013).

6.4.2 Les fractures d'implants

Ensuite, concernant les implants exibles, la plupart des brebis présentent des implants
fracturés au niveau des pattes de xation arriéres. Il est alors di cile de comprendre quels
e orts ont été transmis aux implants lors de la mastication. Si seul un implant sur les deux
est fracturé, il est évident que les contraintes et les déformations au sein des deux implants
étaient di érentes, ce qui aurait pu potentiellement in uencer le mécanisme de guérison et
donc la recolonisation de limplant fracturé au regard de l'implant intact. Toutefois, il est
rapporté dans la littérature (Claeset al., 1997) qu'une fracture non su samment stabilisée ne
permet pas une bonne cicatrisation osseuse, mais favorise la formation d'un cal breux. Les
implants se sont donc sirement fracturés aprés que la recolonisation osseuse avait su samment
progressé pour stabiliser les implants sinon nous aurions observé un cal breux autour et au
sein des implants. De plus, les fractures d'implants ne semble pas avoir a ecté les brebis pour
se nourrir puisque aucune n‘avait perdu de poids durant les 12 semaines.
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Concernant le type de fractures, une étude des faciés de rupture des pattes de xations
provenant d'une brebis sacri ée avant les 12 semaines pour infection a été réalisée a n de dé-
terminer si la fracture était due a un phénomene de fatigue ou a un choc. Les deux raisons sont
plausibles puisque : i) la brebis est un ruminant qui mastique 8h par jour a une fréquence de 1
Hz (Thomasonet al., 2001) et ii) les brebis ne sentent plus la douleur car le nerf mandibulaire
a été sectionné. Cependant, ce type d'étude doit étre réalisée immédiatement apres la frac-
ture a n d'éviter la détérioration des facies notamment par le phénomeéne de corrosion. Pour
conclure, il n'a nalement pas été possible de déterminer la raison des fractures (corrosion
des faciés par les uides biologiques), mais deux solutions sont envisageables a n d'éviter les
fractures. La premiére serait de sélectionner des moutons de petit gabarit car I'e ort maximal
de mastication entre un mouton de 50 kg et de 80 kg est multiplié par deux (Annexe Al).
La deuxiéme serait de n'implanter gu'une hémimandibule sur les deux a n de ne sectionner
gu'un nerf mandibulaire et ainsi laisser la sensibilité du coté sain. Le principal inconvénient
de cette solution est d'introduire un déséquilibre de rigidité entre les 2 hémimandibules. En
opérant les deux cotés on s'assure que le sca old et I'implant contrdle sont soumis aux mémes
contraintes et déformations.

6.4.3 L'essai de exion

Concernant lI'essai de exion, le principal inconvénient est le pro | de la mandibule pho-
tographié lors de I'essai pour réaliser la corrélation d'image. Les hémimandibules équipés des
sca olds et celles équipées des implants contrbles ne sont pas photographiées du méme c6té.
Il aurait notamment fallu photographier la face interne des hémimandibules droites (corres-
pondant au cbté du sca old) et non la face externe. De plus, les pattes de xations de certains
sca olds étaient visibles et ont, pour certains, perturbé la corrélation d'images.

En outre, une comparaison entre les raideurs des interfaces et le volume d'os néo-formé
aux interfaces a été e ectuée (Annexe A7). De nombreux auteurs ont montré que le module
d'Young ou encore la contrainte a rupture était corrélés au BV/TV (Mittra et al., 2005;
Syahromet al., 2011; Teoet al., 2006). Il est alors intéressant de savoir si la quantité d'os a
l'interface in uence sa rigidité. Dans notre étude, il est clair que les implants exibles présen-
tant des interfaces proximale et distale parfaites ont un volume de tissu osseux aux interfaces
supérieur aux implants rigides. Toutefois, concernant ces derniers et plus particulierement
en partie distale, aucune corrélation n‘existe entre le volume d'os présent aux interfaces et
leur rigidité. La quasi totalité des interfaces proximales sont parfaites et correspondent a un
volume d'os d'a peu prés 600 mrh En revanche, bien que le volume d'os créé en partie distale
soit conséquent pour certains implants, les rigidités correspondantes sont faibles. La perte
d'ancrage des implants dans cette région en est srement la raison.

6.4.4 Les autres limites

En n d'autres points sont discutables. Tout d'abord, contrairement a un cas clinique, le
périoste est resté intact. |l est possible que sans le périoste nous ayons observé moins de
tissu osseux néo-formé puisque celui-ci permet I'apport des nutriments et des cellules souches
nécessaires lors de la régénération osseuse (Ozetkal., 2000). Ensuite, il aurait été intéressant
de sacri er des brebis a di érents intervalles de temps (par exemple 4, 8 et 12 semaines) an
d'observer la progression de la régénération osseuse au sein des implants. Pour conclure, un
plus grand nombre de brebis par groupe aurait été nécessaire a n de corroborer nos résultats
statistiques. Notamment le test de Wilcoxon signé n'a pas pu étre utilisé du fait du nombre
réduit de brebis par groupe.
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7 Conclusion et perspectives

En conclusion, les sca olds en titane constituent une bonne alternative aux autogre es
habituellement utilisées pour la reconstruction des tissus osseux lésés. Notre étude con rme
gue ces structures a l'architecture poreuse complexe ont un pouvoir ostéoconducteur permet-
tant la régénération osseuse au sein d'un defect interrupteur critique. De plus, elle a permis
de mettre en évidence I'in uence des propriétés mécaniques des implants sur leur pouvoir
ostéoconducteur puisque les BV/TV au sein des implants exibles étaient bien supérieurs
aux BV/TV au sein des implants rigides quel que soit le type d'implant (sca old ou implant
contréle). Cependant, aucune conclusion n'a pu étre tirée concernant I'in uence du traitement
de surface sur I'ostéointégration des implants.

En perspective, il serait intéressant de poursuivre les expérimentations sur un plus grand
nombres de brebis. Il faudrait alors sélectionner le gabarit des moutons a n de limiter le risque
de fracture des implants. De méme, le design de l'implant exible pourrait étre amélioré. I
serait envisageable de développer un implant exible ayant une poutre a section variable
(i.e. diminution progressive de la section depuis la partie proximale vers la partie distale
de limplant). Cela assurerait des déformations équivalentes en partie distale et proximale
pour des mémes e orts de mastication. En n, il serait nécessaire de poursuivre les examens
histologiques a n de valider les résultats obtenus avec leCT. Dans cette optique, nous avons
réalisé des pré-essais en collaboration avec Clayton Adams (Professeur invité a I'Institut de
biomécanique) dont les résultats sont présentés en Annexe A8. Ce travail est en cours an
de dé nir les méthodes de découpes, de teinture des tissus et d'interprétation des images
histologiques.
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cHaPITREN |

MODELE DE POROELASTICITE

L'os peut étre assimilé a un matériau poreux composé d'une phase solide, la matrice
extracellulaire, saturée par un liquide, le uide interstitiel. Ce dernier joue un role clé lors du
remodelage osseux ou encore lors de la régénération osseuse. En e et, il in ue directement
I'activité des cellules mécanosensibles, les ostéocytesm les contraintes de cisaillement créées
par son écoulement. Ainsi, a n de mieux appréhender les phénomenes d'écoulement du uide
interstitiel au sein des pores du tissu osseux de nombreux modeéles numériques et analytiques
ont été proposés dans la littérature.

L'objectif de ce chapitre est de proposer un modele 3D en Eléments Finis (EF) basé sur
la théorie de la poroélasticité et capable de prédire I'écoulement du uide interstitiel au sein
des pores d'une hémimandibule de brebis. De plus, étant basé sur le travail de Manfredini
et al. (1999), ce modéle permet de valider la formulation de la théorie de la poroélasticité
implémentées sous COMSOL multiphysics 3.5a a n de I'appliquer, dans un second temps, au
modeéle d'ostéogenése au sein d'un sca old présenté dans le chapitre IV.

Ainsi, dans un premier temps, une bréve revue de la littérature et plus particulierement les
deux études sur lesquelles notre modéle se base seront présentées. Puis, dans un second temps,
le modéle poroélastique modélisant I'écoulement du uide au sein des pores de structures
osseuses sera détaillé.
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CHAPITRE Ill. MODELE DE POROELASTICITE

1 Revue de littérature

1.1 Théorie de la poroélasticité

Lorsqu'un matériau poreux est in Itré par un liquide interstitiel, des interactions entre le
solide et le uide peuvent étre observées. Tout d'abord, un couplage entre le solide et le liquide
se produit lorsque les contraintes mécaniques appliquées au solide in uencent I'écoulement du
uide et donc sa pression au sein des pores. Ensuite, un couplage entre le liquide et le solide a
lieu lorsque la variation de la pression du uide et son écoulement conduisent a un changement
de volume du matériau. En raison de ces deux mécanismes, le comportement mécanique du
matériau est modi é et évolue au cours du temps (Kamecet al., 2008).

En 1941, Biot (Biot, 1941, 1955) a introduit la théorie de la poroelasticité qui couple
la conservation de la masse du uide avec les déformations du matériau linéaire élastique a
travers les lois de Darcy et de Hooke. Cette approche permettant de quanti er les interac-
tions solide- uide au cours du temps et au sein de matériaux poreux a ensuite été reprise par
plusieurs auteurs (Carroll, 1979; Nur et Byerlee, 1971; Thompson et Willis, 1991) et utilisée
pour di érentes applications dans le domaine de la géomécanique, pour évaluer par exemple
la propagation des ssures dans les roches (Rice et Cleary, 1976; Rudnicki, 1985). C'est plus
tard que la théorie de la poroélasticité a été introduite dans le domaine de la biomécanique
a n d'étudier le comportement mécanique des matériaux poreux tels que l'os, le cartilage et
les tissus mous (Cowin, 1999; Movet al., 1980).

1.2 Application au tissu osseux

L'os, qu'il soit cortical ou spongieux, est un matériau poreux. Plus particulierement, I'os
cortical contient di érentes porosités hiérarchiquement imbriquées les unes dans les autres
comme le principe "des poupées russes" (Figure IlIl.1). On discerne alors : i) la porosité
vasculaire (PV, de l'ordre de 20-40 m) qui est I'espace contenu dans les canaux Harvesien
et de Volkmann et ou on trouve les vaisseaux sanguins, les nerfs et le uide interstitiel, ii) la
porosité lacuno-canaliculaire (PLC, de I'ordre de 100 nm) qui est remplie de uide interstitiel
et formée par les lacunes dans lesquelles les ostéocytes sont logées et par les canalicules qui
contiennent les prolongements cytoplasmiques de ces cellules et en niiii) la porosité collagéne-
appatite (PCA, de l'ordre de 1nm) qui correspond au réseau créé par les bres de collagen
sur lesquelles sont attachés les cristaux d'apatite. Quant a I'os spongieux, il est également
composé de di érents niveaux de porosité dont la plus grande concerne l'espace entre les
trabécules. Les autres porosités sont celles que I'on retrouve dans l'os cortical.

Figure Ill.1. Représentation schématique de I'os cortical et spongieux (anatomybodypart.com).

Le uide interstitiel remplit di érentes fonctions biologiques. Tout d'abord, il fournit les
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nutriments nécessaires aux cellules osseuses et élimine leurs déchets. Ensuite, il permet de sto-
cker les ions minéraux au sein de I'os a n de palier aux besoins du corps. En n, il joue un réle
clé dans la régulation du remodelage osseux (Cowat al., 1991; Burgeret al., 1995; Weinbaum

et al., 1994). En e et, de petites déformations du tissu osseux dues aux e orts mécaniques
induisent I'écoulement du uide au sein du systéme lacuno-canaliculaire. Les ostéocytes sont
sensibles au cisaillement induit par cet écoulement. Ainsi, ces cellules mecanosensitives ré-
gulent la résorption et/ou la formation osseuse en transmettant des signaux spéci ques aux
ostéoclastes et aux ostéoblastes.

Ce uide interstitiel est présent a I'échelle vasculaire mais également a I'échelle des lacunes.
Or, l'architecture de ces deux domaines di ére, notamment par la taille de leurs pores. Par
conséquent, la pression du uide est di érente dans les deux domaines. Plus particulierement,
la taille des pores de la PV induit une pression faible du uide similaire a celle du sang (5.3-8
kPa), alors que la pression au sein des pores de la PLC est élevée a cause de la petite taille des
pores. De plus, bien que les porosités soient interconnectées de part I'architecture en forme de
"poupées russes", il semblerait que les pressions dans les deux domaines soient indépendantes
ou qu'elles ne s'in uencent réciproqguement que de quelques pourcents (Garnet al., 1999;
Buechneret al., 2001; Cowinet al., 2009; Liet al., 2010).

A n de mieux comprendre ces interactions uide-solide au sein de I'os, de nombreuses
études expérimentales, analytiques et numériques ont été proposées dans la littérature au
cours des trois derniéres décennies. En outre, il a été rapporté que, contrairement au uide
interstitiel contenu dans les porosités PV et PLC, le uide a I'échelle de la porosité la plus
petite (PCA) n'in uence pas le systtme mecanosensible des ostéocytes (Cowin, 2001). Cette
échelle n'est donc pas souvent prise en compte dans les di érentes études.

1.2.1 Etudes expérimentales

D'un point de vue expérimental, aucune méthodein vivo n'a été mise au point pour
mesurer directement I'écoulement du uide interstitiel dans l'os en raison de la trés petite
taille et de I'accés di cile des pores.

Cependant, des expériences basées sur le transport de solutés uorescents dans le uide au
sein du tissu osseux ont mis en évidence I'in uence du chargement sur I'écoulement du uide
au sein des pores en temps réel (Gardinieat al., 2010; Knothe Tate et al., 1998; Priceet al.,
2011; Wanget al., 2005). De plus, des étudeén vivo sur les potentiels électriques liés aux
contraintes appliquées ont également été réalisées (Ottet al., 1992; Qinet al., 1999, 2002).

Di érentes études expérimentales ont été proposées a n de caractériser la microarchitec-
ture de l'os. Ces études se basent essentiellement sur des techniques d'imageries qui n'ont
cessé d'évoluer au cours des années comme par exemple la microradiographie, les micro et
nano tomographies, la microscopie a électrons et plus récemment la microscopie a force ato-
mique. Elles ont notamment permis de dé nir les PV et PLC (Feik et al., 1997; Bousson
et al.,, 2000; Schneidetet al., 2011; Sharmaet al., 2012) ou encore le nombre de lacunes par
unité de volume (Hannahet al., 2010; Tommasiniet al., 2012), le volume moyen d'une lacune
(McCreadie et al., 2004; Carter et al., 2013), le diamétre moyen d'un canalicule (Marotti,
1990; Lin et Xu, 2011), etc...

Ces mesures qui ont été déterminées a l'aide d'expérimentations basées sur la loi de Darcy
(Rouhana et al., 1981; Malachanneet al., 2008; Liet al., 1987) ou a l'aide d'approches com-
binant expérimentations et modéles numériques/analytiques (Smitet al., 2002; Zhouet al.,
2008) ont alors permis de dé nir théoriquement les perméabilités associées aux di érents
domaines (Johnson, 1984; Weinbauret al., 1994; Zhanget al., 1998).

1.2.2 Modéles analytiques et numeériques

Récemment, en complément des études expérimentales, de nombreux modéles analytiques
et numériques ont été développés an de mieux comprendre le comportement du uide au
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sein des pores du systéme lacuno-canaliculaire. Notamment, certains ont repris le travail de
Weinbaum et al. (1994) a n de mieux appréhender le phénoméne de mecanotransduction des
ostéocytes (Youet al., 2001; Hanet al., 2004; Wanget al., 2007; Hambli et Kourta, 2014).
D'autres, comme expliqué précedement, se sont intéressés a l'importance de prendre en compte
alafois la PV et la PLC (Wang et al., 1999; Buechneret al., 2001; Gouletet al., 2008; Fornells

et al., 2007; Cowinet al., 2009; Gailani et Cowin, 2011). Parmi eux, Fornellset al. (2007),
Cowin et al. (2009) et Gailani et Cowin (2011) ont pris en compte l'organisation hiérarchique
des deux porosités et leur interconnexion. Finalement, comme mentionné précédemment, il
semblerait que les pressions dans les deux domaines soient indépendantes ou qu'elles ne s'in-
uencent réciproquement que de quelques pourcents. C'est pourquoi nous nous focaliserons
sur les modeéles a une porosité et plus spéci quement sur celui de Zhang et Cowin (1994).

1.2.3 Modéle de Zhang et Cowin

Zhang et Cowin (1994) ont étudié la pression du uide interstitiel dans une poutre poroé-
lastique & section rectangulaire a une dimension (1D) de largewv et d'épaisseur2d. Un e ort
axial N et un moment échissant M, tous deux cycliques, sont appliqués aux deux extrémités
(Figure 111.2).

Figure I11.2. Poutre a section rectangulaire utilisée dans le modéle de Zhang et Cowin (1994).

Cette poutre représente un petit spécimen d'os cortical de 5 mm de longueur, de 1 mm de
hauteur et de 1mm d'épaisseur. La théorie de la poroélasticité est utilisée a n d'obtenir une
solution analytique de I'évolution au cours du temps et a travers I'épaisseur de la poutre de
la pressionp qui est exprimée comme

d

@p y_9 @p
S @tdy I_de@tdy (111.1)

@p C@ cos!t <

w No yMo , 1
@t @y A | A

o

ou

(111.2)

avect le temps, @tla dérivée partielle par rapport au temps,y la coordonnée verticalec le

coe cient de consolidation (Detournay et Cheng, 1993),No et Mo les amplitudes respectives
de la forceN et du momentM, A 2wd, | 2wd3-3,! la fréquence angulaire du chargement,

le coe cient de Poisson,  le coe cient de Poisson "non drainé". Le coe cient de Biot-
Willis  est donné par

1 — (111.3)

S

avec s le module de compressibilité et le module de compressibilité drainé qui satisfait

2G°1 .
- 1.4
31 2. (-4)

A n de modéliser I'écoulement sur les surfaces supérieure et inférieure, I'équation 111.1 est
couplée aux conditions aux limites suivantes
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@ 't de

@y d
ou correspond au coe cient d'écoulement. Sur les autres surfaces aucun écoulement n'est
permis.

La pression du uide a été calculée a travers I'épaisseur de la poutre sous la forme adi-
mensionnelle suivante

(111.5)

ptye d

P™,Y e 1.6
N (11.6)

y ct
= et —.
d d?

Les auteurs ont ensuite étudié les e ets de la fréquence du chargement appliqié
Id ? . : 3My .
—~ du rapport entre le moment échissant et la charge axialem Ned et du coe cient

0

d'écoulement au niveau des surfaces supérieure et inférieure de la poutre sur la pression du

uide P au sein des pores (Figures I11.3 et 111.4).

avecY

Figure 111.3. Pression du uide interstitiel P en fonction de Y pour des valeurs deT égale a 0.1, 1
et 100, des valeurs den égale a 0.1, 1 et 100 et des valeurs deégale a 1 et I'in ni (Zhang et Cowin,
1994).
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Figure 111.4. Pression du uide interstitiel P en fonction de Y pour des valeurs deT égale a 1, des
valeurs dem égale a 0.1 et 100 et des valeurs deégale a I'in ni (Zhang et Cowin, 1994).

lls ont alors pu faire di érentes remarques. Tout d'abord, plus augmente, plus la pression
diminue pour atteindre zéro au niveau des surfaces inférieure et supérieure de la poutre (Figure
I11.3e et f et 111.4). En e et, imposer un écoulement in ni au niveau des surfaces inférieure et
supérieure équivaut a une immersion permanente du solide dans un liquide. Par conséquent,
le uide est libre de s'écouler et la pression ne peut pas augmenter.

Deuxiéemement, lorsque la fréquencd augmente, la pressionP augmente a son tour
(Figure 111.3a,b,e et f). En eet, plus T augmente, moins le uide a le temps de s'écouler.
De plus, la pression évolue d'un pro | parabolique (Figure Ill.3a et €) vers un pro | linéaire
(Figure 111.3b et f).

Enn, lorsque m augmente, on constate que la pressiof® augmente également et le
prol des courbes évolue d'une forme symétrique (Figure 111.3c et Ill.4g) vers une forme
antisymétrique autour deY 0 (Figure 111.3d et l11.4h). La pression augmente avecm puisque
le uide est de plus en plus comprimé.

lls ont également évalué I'in uence du uide sur le comportement mécanique de la poutre
en fonction des di érents parameétresT, m et . Par exemple, pour 0, le uide peut
supporter jusqu'a 20% de la charge totale (Figure 1I1.5) si I'e ort axial et le moment de
exion sont du méme ordre de grandeur (n 1) et si la fréquence d'oscillation est faible
(T 2.

Figure 111.5. Contribution du uide par rapport a la contrainte totale en fonction de log m etlog T
pour =0 (Zhang et Cowin, 1994).

Ce travail a été ensuite repris par divers auteurs (Kameeet al., 2008, 2009; Manfredini
et al., 1999). En particulier, Manfredini et al. (1999) considérent le méme probléme, mais ils
utilisent une approche par éléments nis en 3D (Figure 111.6).

lls utilisent notamment la théorie de la poroélasticité proposée par Rice et Cleary (1976)
selon laquelle on a

£|T|

P poel 2G >

(11.7)
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Figure 111.6. Poutre & section rectangulaire utilisée dans le modéle de Manfredinet al. (1999). De
part les symétries, seulement un quart de la poutre (en gris) est étudiée. Les ux et les déplacements
sont nuls sur le plan de symétrie normal.

ou et sontles tenseurs des contraintes de Cauchy et des déformations, respectivement,
est la matrice identité, po la pression du uide a l'instant initial, G le module de cisaillement
et AT indique la transposée d'une matrice.

Les mémes conditions aux limites que celles utilisées par Zhang et Cowin (1994) et relatives
a lI'écoulement du uide sont appliquées sur les surfaces supérieure et inférieure.

Les auteurs ont véri é que le modeéle 1D analytique simpli é de Zhang et Cowin (1994)
saisissait réellement le comportement de la poutre poroélastique (Figure 111.7). En outre, leur
modeéle fournit la contrainte totale transversale, la durée de la phase transitoire précédant le
régime permanent et les similitudes avec la théorie classique des poutres.

Figure 111.7. Evolution de la pression du uide P en fonction de Y pour a . m 1letdeux valeurs
deT:a)T O0letb) T 100 En hautde la gure, les évolutions de P et du chargement en fonction
du temps au point de coordonnésx 0,y Oetz w-2(a)etaupointx 0,y 0:023letz w-2
(b) sont représentées (Manfrediniet al., 1999).
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Bien que les résultats soient trés intéressants, ces deux modéles (Zhang et Cowin, 1994;
Manfredini et al., 1999) peuvent présenter deux inconvénients majeurs. En premier lieu, I'ana-
lyse d'un petit échantillon fournit des résultats cohérents a I'échelle microscopique mais ne
parvient pas a capter la réponse globale d'une structure osseuse entiere. En second lieu, la des-
cription en fonction du temps de la pression interstitielle et son couplage avec les contraintes
mécaniques se traduisent par un temps de calcul tres important.

Par conséquent, notre objectif principal dans ce chapitre est de proposer une approche
3D en éléments nis plus rapide a n d'étudier les interactions uide-solide dans l'os cortical
a I'échelle macroscopique en évaluant I'in uence de la géométrie sur la pression et en prenant
en compte le chargement cyclique.

2 Le Modele poroélastique

Le travail est organisé comme suit. Tout d'abord, sur la base du travail de Manfredini
et al. (1999), nous considérons une poutre 3D ayant une section rectangulaire représentant
une structure osseuse soumise a ses deux extrémités a une charge axiale et a un moment
de exion cycliques. Dans ce cas, on évalue l'évolution de la pression du uide a travers
I'épaisseur de la poutre en fonction des di érents parametres énoncés précédemment (section
111.1.2.3), a savoir la frequence de chargement, le rapport entre le moment échissant et la
charge axiale et I'écoulement au niveau des surfaces supérieure et inférieure de la poutre. Puis,
nous validons nos résultats numériques en les comparant a ceux obtenus par Manfredaial.
(1999). L'objectif est de véri er que le changement d'échelle d'un petit spécimen d'os a une
structure osseuse n'in uence pas les résultats numériques.

Dans un deuxiéme temps et sur la base de notre étude animale présentée au chapitre Il,
nous considérons une poutre 3D trapézoidale encastrée a section elliptique représentant la géo-
métrie simpli ée de 'hnémimandibule d'une brebis soumise a une charge cyclique longitudinale
a l'extrémité opposée et simulant la mastication. Dans ce cas, nous estimons I'évolution de la
pression du uide a travers la section de I'hémimandibule lors de la mastication, en fonction
des mémes parameétres mentionnés plus haut.

En n, nous comparerons les résultats obtenus pour les deux poutres an de mettre en
évidence les e ets de la géométrie et des conditions aux limites sur la pression du uide et sur
la distribution des contraintes.

2.1 Matériel et Méthode
2.1.1 Géométrie et condition aux limites

Nous considérons ici deux poutres 3D poroélastiques représentant des structures osseuses
a l'échelle macroscopique et ayant des géométries et des conditions aux limites di érentes.

La premiére est une poutre a section rectangulaire ayant une largewv, et une épaisseur
2d; uniformes, soumise a un e ort axial N"te et a un moment échissant M “te cycliques
(Figure 111.8a) dé nis par :

N te Ngsin!t o (111.8)

M te  Mosin It o (111.9)

La deuxieme poutre est une poutre trapézoidale encastrée a section elliptique ayant une
largeur w;”xe variant entre wymin (OU le chargement est appliqué) etvemax (& I'encastrement)
et une épaisseur2d;"xe variant entre 2d.min (OU le chargement est appliqué) et2dimax (&
I'encastrement) (Figure 111.8b). Cette poutre est soumise a un e ort longitudinal F"te dé nit
comme suit

88



2. LE MODELE POROELASTIQUE

Fte Fosin"lt « (111.10)

avecFq I'amplitude nominale.

Figure 111.8. Géométrie et conditions aux limites des poutres poroélastiques. (a) Poutre a section
rectangulaire (b) Poutre trapézoidale encastrée a section éliptique.

Dans la suite, nous rappelons les principales équations relatives a la théorie de la poroélas-
ticité utilisée pour décrire le comportement mécanique des deux poutres. Pour plus de détails,
nous renvoyons le lecteur au travail de Biot (1955).

2.1.2 Relation constitutive entre le solide et le uide

Ici, nous ne prenons en compte ni les termes d'inertie ni les forces exercées sur le solide,
ainsi le tenseur de contraintes de Cauchy est égal a :

pil (111.11)

ou est la contrainte e ective dans la phase solidep; est la pression du uide interstitiel et
| est la matrice identité.

La déformation de la phase solide est exprimée comme suit :

1 1 12
. g g 12 .12
E E ' E E E M (n-12)

avecE le module d'Young et Tr la trace d'une matrice.

La pression du uide pf, le tenseur et la teneur en uide , dé nie comme la variation du
volume du uide par unité de volume du matériau poreux, sont reliés par I'équation suivante :

MY Tr e (11.13)

ou le module de BiotM est donné par :

(111.14)

1
M f 5

avec ¢ le module de compressibilité du uide et la porosité du solide.

2.1.3 Conservation de la masse du uide

La teneur en uide est reliée a la vitesse du uidev; selon I'équilibre de la masse du
uide :
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= divvi O (111.15)

ou div est l'opérateur divergent.

2.1.4 Loi de Darcy
La loi de Darcy lie la vitesse du uide v; avec le gradient de pression du uidep; comme

suit :

vi Sop (111.16)
f

avec ; la viscosité du uide, K la perméabilité du solide et© l'opérateur gradient.

2.1.5 Equation nale de poroélasticité

A partir de I'équation globale d'équilibre 111.11, on obtient

div™ « Opy (1n.17)

ou pr satisfait I'équation suivante, obtenue en substituant I'équation 111.13 et 111.16 dans
I'équation 111.15 :

@p i ¢ @A - )
—f : @ div G%@pf @tTr (11.18)

2.1.6 Conditions aux limites de Neumann

Le gradient de pression du uide sur les surfaces inférieure et supérieure (surfaces grises
sur la Figure 111.8) des poutres est dé ni comme suit :

pour la poutre a section rectangulaire :

@ pi°t, dre

T 5 (111.19)

pour la poutre trapézoidale :

@p  prt diTxee
@y dt:max

Sur les autres surfaces des poutres (surfaces blanches sur la Figure 111.8) aucun ux entrant
ou sortant n'est autorise.

(111.20)

2.1.7 Parametres géométriques et mécaniques

Pour les simulations numériques, le logiciel éléments nis COMSOL multiphysics 3.5a a été
utilisé. Le temps de calcul était d'a peu prés 2 minutes pour la poutre a section rectangulaire
et d'a peu prés 15 minutes pour la poutre trapézoidale.

Les deux poutres représentent chacune une structure osseuse et mesurent toutes les deux
10 cm de long. Les autres dimensions sont :

pour la poutre a section rectangulaire : w; =1 cmetd; = 1.5cm;
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pour la poutre trapézoidale : dimax = 1.5 ¢cm, dimin = 0.75 €M, Wemax = 1 cm et Wemin
=0.5cm.

Les deux poutres sont soumises a un chargement cycligue ayant une fréquence de 1/2
Hz et des amplitudes nominales linéiquedg et Fo respectivement égales & 3 N.mnt et 6
N.mm 1. La valeur de Mg sera déduite plus tard.

Pour cette étude, contrairement a Manfrediniet al. (1999) qui utilisent les propriétés mé-
caniques de I'os cortical proposées par Zhang et Cowin (1994), nous utilisons celles proposées
plus récemment par Zhanget al. (1998). Ainsi, les principaux parametres liés au comporte-
ment mécaniques des deux poutres sont le module d'Young isotrofie = 13,2 GPa, le module
de cisaillementG = 5 GPa, les modules de compressibilité du solides = 14 GPa et du solide
drainé = 12 GPa, le coe cient de Poisson = 0,32, le coe cient de Poisson non drainé
= 0,33 et le coe cient de Biot-Willis = 0,14.

De plus, nous considérons que les poutres sont uniquement composées d'os cortical ayant
une porosité égale a 0,05. La perméabilitéK est liée au coe cient de consolidation c
(Detournay et Cheng, 1993) par la relationK §C~"25:6GPas. Enn, le uide interstitiel
est considéré comme mécaniquement équivalent a de I'eau salée avec une viscositée le 3
Pa.s et un module de compressibilité ;1 de 2,3 GPa.

Les principaux paramétres géométriques et mécaniques des poutres sont rapportés dans
le Tableau IlI.1.

Table IIl.1. Paramétres géométriques et mécaniques des poutres rectangulaire et trapézoidale.

du uide

Variables Description rec;?llglztleaire traggzucg'rrZale Unités
| I | Longueur | 10 | cm |
| Wy | Largeur | 1 | | cm |
‘ dr ‘ Epaisseur ‘ 1,5 ‘ ‘ cm ‘
| Wimax | Largeur maximale | | 1 | cm |
‘ Wi min ‘ Largeur minimale ‘ ‘ 0,5 ‘ cm ‘
‘ demax ‘ Epaisseur maximale ‘ ‘ 1,5 ‘ cm ‘
‘ dtmin ‘ Epaisseur minimale ‘ ‘ 0,75 ‘ cm ‘
| E | Module d'Young | 13,2 | GPa |
‘ G ‘ Module de cisaillement ‘ 5 ‘ GPa ‘
Module de compressibilité
s du solide 14 GPa
Module de compressibilité
du solide drainé 12 GPa
Coe cient de Poisson 0,32
| | | | |
Coe cient de Poisson non
Y drainé 0,33
Coe cient de Biot-Willis 0,14
| | | | |
| | Porosité | 0,05 | |
Viscosité du uide le 3 Pa.s
| | | | |
f Module de compressibilité 23 GPa
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2.2 Résultats et discussion
2.2.1 Poutre poroélastique a section rectangulaire

Dans cette section, nous allons évaluer et comparer I'évolution de la pression du uide
au cours du temps dans une poutre a section rectangulaire avec les résultats obtenus par
Manfredini et al. (1999) pour un petit échantillon d'os cortical. Ainsi, la pression du uide
a travers I'épaisseur de la poutre est calculée sous la forme adimensionnelle introduite par
Zhang et Cowin (1994) suivante

2p "ty d
Py, PoY d (111.21)
No

avec dé ni dans la section 111.1.2.3.

La pression du uide P; a été tracée pour di érentes valeurs des trois paramétres men-
tionnés précédemment (section 111.1.2.3) : le coe cient de fuite , le moment de exion adi-
mensionnellem et la fréquence adimensionnelld tel que

3Mo

Nod (111.22)

Id 2
c

T (111.23)

Ici, d est égale a&d,, alors qued sera égale a;"x* dans le cas de la poutre trapézoidale a
section elliptigue (section 111.2.2.2). La valeur de la fréquence adimensionnelle est ajustée en
modi ant la valeur du coe cient de consolidation c et par conséquent celle de la perméabilité
de l'os K . Ainsi, une fréquence élevée correspond a une faible perméabilité de I'os.

La Figure 111.9 montre I'évolution de la pression du uide Ps; a travers I'épaisseur de la
poutre calculée a huit instants équitablement répartis sur une période de chargement. Plus
précisément,! étant xé égale a 1 rad/s, les 8 instants s'étendent de 9/4 s a 4 s par pas
de /4 s. Ainsi, Il est possible d'observer la variation deP; lorsque I'on fait varier T (Figure
I11.9a,b e et f), m (Figure 111.9¢c, d, g et h) et (Figure 111.9) tout en maintenant les deux
autres parametres égaux a 1.

La valeur maximale de la pression du uideP; est atteinte pour 1L,m letT 100et
est égale a 29 (Figure 111.9d), alors que la pression minimale est obtenue pour & ,'m 1
etT 0;1 et est égale a 0,08 (Figure 111.9¢e). Ces deux valeurs correspondent & une pression
pr de 3,4 XLO° Pa et 945 Pa, respectivement.

Bien que I'amplitude de la pression du uide est plus élevée que celle obtenues par Man-
fredini et al. (1999) (entre 1,5 fois et 2,8 fois plus élevée) les pro Is des courbes sont similaires.

Concernant l'in uence des paramétresT, m et sur I'évolution de la pressionPs, les

mémes remarques que celles de Zhang et Cowin (1994) peuvent étre faites. Tout d'abord, plus

augmente, plus la pression diminue pour atteindre zéro au niveau des surfaces inférieure et
supérieure de la poutre (Figure 111.9¢e :h). Deuxiéemement, lorsque la fréquencke augmente,
la pressionP; augmente également. En e et, plusT augmente, moins le uide a le temps
de s'écouler (Figure 111.9b et f). En n, lorsque m augmente, on constate que la pressioR;
augmente a son tour et le pro| des courbes évolue d'une forme symétrique vers une forme
antisymétrique autour de Y 0 (Figure 111.9d et h).
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Figure 111.9. Pression du uide interstitiel P en fonction de Y pour des valeurs deT égale a 1 et 100,
des valeurs dem égale a 0.1, 1 et 100 et des valeurs deégale a 1 et l'in ni.

93



CHAPITRE Ill. MODELE DE POROELASTICITE

2.2.2 Poutre poroélastique trapézoidale a section éliptique

Dans cette section, nous évaluons la distribution de la pression du uidd’ a travers
I'épaisseur d'une poutre trapézoidale a section elliptique représentant la géométrie simpli ée
d'une hémimandibule de brebis. Tout d'abord, nous présenterons les résultats, puis nous les
comparerons a ceux obtenus pour la poutre a section rectangulaire (section 111.2.2.1).

Comme dans le cas précédent (section 111.2.2.1, Figure 111.9), la Figure 111.10 montre I'évo-
lution de la pression du uide Ps a travers I'épaisseur de la poutre poroélastique calculée a huit
instants équitablement répartis sur une période de mastication, soit pour des instants compris

9 , . . . . R
entre — s et4 s par pas deZ s. Néanmoins, puisque la poutre est soumise uniquement a un

e ort longitudinal, le coe cient m n'a plus de sens. Par conséquent, les résultats sont tracés
pour di érentes valeurs du coe cient d'écoulement et de la fréquence adimensionnell&.

Sur la Figure 111.10a, nous pouvons observer I'évolution de la pressioR; a travers I'épais-
seur de la poutre pourT 0;1etT 100avec 1, tandis que sur la Figure 111.10b P; est
tracée pour un coe cient d'écoulement inniet T 0;1et 100.

Figure 111.10. Pression du uide interstitiel P; a travers I'épaisseur de la poutre poroélastique trape-
zoidale a section éliptique : a)T 0:1 et 1,b) T 100et 1,c)T Olet a etd) T 100
et a .,

La valeur maximale de la pression du uidePs est obtenue pour letT 100et est
égale a 11 (Figure 111.10b), alors que la valeur minimale est obtenue pour 2 etT 0;1
et est égale a 0,036 (Figure 111.10c). Ces deux valeurs adimensionnelles correspondent a une
pressionp; de 1,3 XLO° Pa et 430 Pa, respectivement.

Les observations faites précédemment pour la poutre a section rectangulaire (section
111.2.2.1) sont toujours valables. En e et, plus augmente, plus la pression se rapproche de
zéro au niveau des surfaces supérieure et inférieure (Figure I11.10c et d) et plUsaugmente,
plus la pression du uide augmente (Figure 111.10b et d).

De plus, ce pro | antisymétrigue semble étre essentiellement du au chargement extérieur
et donc a la répartition des contraintes au sein de la poutre. Ce pro | est également observé
au sein de la poutre rectangulaire lorsquen est grand (.e. le moment de exion est plus
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important que l'e ort axial, Figure 1ll.11b). Dans ce cas particulier, a aucun moment la
charge axiale ne peut compenser le moment de exion. Ainsi, lorsque la partie supérieure
de la poutre est soumise a une sollicitation de traction, la partie inférieure est soumise a
une sollicitation de compression et vice versa. Pour mieux comprendre ce phénomene, les
évolutions de la contrainte et de la pression du uidePs a travers I'épaisseur des deux poutres
poroélastiques sont représentées sur la Figure 111.11.

Figure IIl.11. Pression du uide interstitiel P; et de la contrainte axiale 4 a travers I'épaisseur des
poutres poroélastiques rectangulaire (a et b) et trapezoidale (c).

Concernant la poutre rectangulaire, lorsquem est inférieur a 1, I'e ort axiale compense le
moment de exion. Ainsi la poutre subit, a un instant donné, uniquement de la traction (
> 0, Figure 1ll.11a) ou uniquement de la compression (x < O, Figure Ill.11a). La pression
du uide est donc soit positive soit négative mais ne change pas de signe en fonction ge
En revanche lorsquem > 1 et pour un méme instant donné, une partie de la poutre subit
une sollicitation de traction alors que l'autre une sollicitation de compression. Ainsi, les signes
des pressions du uide au sein des deux parties sont opposés d'ou la forme antisymétrique
(Figure 111.11b). Quant a la poutre trapézoidale, I'e ort appliqué est un e ort tranchant. |l
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correspond au cas de la poutre rectangulaire lorsqua est trés grand. La pressionp; et la
contrainte axiale  présentent donc des pro Is antisymétriques (Figure 1l1.11c).

Pour la suite, la pression du uide n'est plus exprimée sous forme adimensionelle mais
en Pa. Il est possible d'observer I'évolution de la pression du uide suivant la coordonnéze
(profondeur) au sein des deux poutres. Par soucis de clarté, puisque des résultats similaires
sont observés pour toutes les combinaisons de parameétres, nous ne présenterons ici que les
résultats pour une combinaison de parametres donnée. Plus précisément, le coe cient d'écou-
lement , la fréquence adimensionnell§ et le moment de exion adimensionnellem ont été
respectivement xés a 1, 0.1 et 1. La Figure 111.12 représente la distribution de la pression du
uide pf au sein des deux poutres en fonction de la coordonngepour di érentes valeurs de
y et de x.

Figure 111.12. Distribution de la pression du uide p: au sein de la poutre rectangulaire (a) et
trapézoidale (b) en fonction de la coordonnée pour di érentes valeurs dey et de x (Points A, B, C
et D).

Aussi bien pour la poutre rectangulaire que trapézoidale, les pressions sont constantes en
fonction de la coordonnéez.
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Nous nous intéressons maintenant a la comparaison de la distribution de la pression du
uide suivant x pour les deux poutres poroélastiques. Pour di érentes valeurs du coe cient
d'écoulement , de la fréquence adimensionnell& et du moment de exion adimensionnellem,
la distribution de la pression du uide p; a été tracée en fonction de la coordonnée horizontale
x de la poutre (Figure 111.13).

Figure 111.13. Evolution de la pression du uide interstitiel p; en fonction dex suivant la ligne rouge
au sein de la poutre rectangulaire (a) et trapézoidale (b), pour di érentes valeurs des parameétres,
metT.

Contrairement a la poutre a section rectangulaire (Figure I11.13a), pour laquellep; est
constante, nous pouvons voir qu'au sein de la poutre trapézoidalps dépend dex (Figure
111.13b). Pour mettre en évidence cette dépendance, la pression du uide a été calculée a
travers I'épaisseur de cing sections équiréparties le long de la poutre trapézoidale (1 et T
= 0.1, Figure 111.14). Ainsi, la premiére section est située a I'encastrement de la poutrex( 0)
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et la derniére a l'extrémité opposée de la poutrexX 10cm). L'intervalle entre deux sections
successives est de 2,5 cm.

Figure 111.14. Pression du uide interstitiel a travers I'épaisseur de cing sections équiréparties (lignes
rouges) le long de la poutre trapézoidale a section elliptique (= 1 et T =0.1).

La valeur maximale dep; varie de 2.4 MPa a I'encastrement (Figure 1ll.14a) a 0.3 MPa a
I'extrémité opposée de la poutre (Figure I1l.14e). Néanmoins, le pro | des courbes a toujours
une forme antisymétrique.

Cette variation d'amplitude semble étre a la fois due a la répartition des contraintes au
sein de la poutre et a la fréquence du chargement. On remarque que pour une fréquence
adimensionelle faible T = 0.1, Figure 111.13b), la pression décroit continuellement au fur et
a mesure quex augmente. En revanche, lorsque la fréquence est élevék € 100, 111.13b),
la pression du uide est quasiment constante entre I'encastrement et la moitié de la poutre
(x = 6 cm) puis elle diminue pour se rapprocher de 0 au point d'application de I'e ort (x =
10 cm). Pour mieux comprendre ces phénomeénes, les distributions de la pression du uige
et de la contrainte axiale y ont été tracées en fonction de la coordonnée (Figure 111.15).
Les évolutions dep; et de 4 au cours du temps ont également été tracées pour chaque cas
(Figure 111.15). Sur le graphigue temporel, les huits instants équirépartis sont représentés en
couleur.

Il est possible de remarquer que lorsque la fréquence adimensionnelle est grande. (
faible perméabilité), la pression et la contrainte axiale présentent le méme pro| et sont en
phase dans le temps (Figure 111.15b et d). Au contraire, lorsque la fréquence est faible, elles ne
présentent pas le méme pro | et sont de plus déphasées dans le temps (Figure 11l.15a et ¢). En
e et, lorsque la fréquence est faible, le uide a le temps de s'écouler et la pression n‘augmente
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Figure 111.15. Distributions de la pression du uide p; et de la contrainte axiale x en fonction de la
coordonnéex et évolutions deps et de , au cours du temps pour di érentes valeurs des parametres
, T et m. Les lignes en couleur sur le graphique temporel représentent les huits instants équirépartis.

pas. A linverse, lorsque la fréquence est élevé le uide n'a plus le temps de s'écouler et la
pression augmente.

En n, comme Manfredini et al. (1999), nous constatons que dans les deux poutres les
contraintes transversales y et , ne sont pas nulles, mais peuvent étre négligées au regard de
la contrainte axiale . Plus précisément, y et , sont a peu pres trois fois plus petites que

x. Par conséquent, dans notre cas spéci que, les contraintes transversales semblent ne pas
in uencer de maniére signi cative la pression du uide au sein des poutres de tissu 0sseux.

2.3 Conclusion

Dans cette étude, un modele éléments nis a été développé a I'aide de COMSOL multiphy-
sics 3.5a pour résoudre un probleme poroélastiqgue appliqué a des structures osseuses. Deux
poutres ont été testées : i) une poutre a section rectangulaire soumise a un e ort axial et a un
moment échissant, tous les deux cycliques et ii) une poutre trapézoidale encastrée a section
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elliptique représentant la géométrie simpli ée de I'némimandibule d'une brebis et soumise a
un e ort longitudinal cyclique a I'extrémité opposée. La pression interstitielle adimensionnelle
P: a été évaluée en fonction de divers paramétres tels que la fréquence du chargemente
rapport entre I'e ort axial et le moment échissant m et le coe cient d'écoulement au
niveau des surfaces inférieure et supérieure des deux poutres.

L'objectif principal de ce travail a été de mettre en évidence les di érences entre les deux
structures osseuses et d'évaluer a la fois I'in uence de la géométrie et celle des conditions aux
limites sur I'évolution globale de la pression du uide, tout en gardant un temps de calcul
raisonnable. En e et, bien que les dimensions de la poutre rectangulaire soient supérieures a
celles utilisées dans le modéle de Manfredieit al. (1999), nous obtenons les mémes résultats.
Il est en est de méme pour la poutre trapézoidale car les observations faites pour la poutre
rectangulaire sont toujours valables. Concernant le temps de calcul, il était de 2 minutes pour
la poutre rectangulaire et d'environ 15 min pour la poutre trapézoidale.

En n, bien gu'ici le modéle numérique soit utilisé pour une étude animale spéci que, il
peut étre facilement adapté a d'autres structures osseuses.
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cHAPITREIV

MODELE D'OSTEOGENESE AU SEIN D'UN SCAFFOLD

Comme mentionné dans le chapitre I, de nhombreuses études animal@s vivo ont été
proposées a n d'évaluer le pouvoir ostéoconducteur d'implants poreux. Ces travaux ont tous
conclu que plusieurs propriétés propres aux implants, tels que la porosité, la taille des pores
ou encore l'interconnexion des pores, avaient un réle important sur l'activité cellulaire et ainsi
sur l'ostéointégration de l'implant. Cependant, outre le co(t important des expérimentations
animales, la régénération osseuse est un processus long ayant une succession de phases com-
plexes qui rend son observation expérimentale di cile. Ainsi, les modeles mathématiques et
numeériques sont trés utiles pour mieux comprendre le processus complexe qu'est I'ostéogenése
mais également pour optimiser le design d'un implant.

L'objectif de ce chapitre est de développer un modele numérique multi-échelle et multi-
physique basé sur les expérimentations animales présentées dans le chapitre Il et capable de
prédire la formation des tissus osseux au sein de l'implant poreux en titane implantés sur les
hémimandibules de brebis. Ainsi, un premier modéle 2D en éléments nis comparé aux essais
de exions et aux analyses histologiques sera présenté.
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1 Revue de littérature

La régénération osseuse, également appelée ostéogenése, au sein d'un sca old est un phé-
noméne complexe analogue a celui de la guérison d'une fracture et implique l'activité de
di érents types de cellules. Apres la phase in ammatoire, les cellules souches mésenchyma-
teuses vont alors migrer depuis lI'os héte vers l'implant puis proliférer pour en n se di érencier
en broblastes, chondrocytes, ou en ostéoblastes. En n, ces trois derniéres cellules créent leur
propre matrice extracellulaire (respectivement le tissu breux, le cartilage et le tissu osseux).
Tous ces phénoménes cellulaires sont in uencés a la fois par I'environnement biologiqgue mais

également mécanique des cellules.

A n de mieux appréhender le processus d'ostéogenése au sein de matériaux poreux, de
nombreux modeles numériques ont été développés depuis le début des années 2000. Ills com-
binent généralement les éléments nis avec des algorithmes de mécanorégulation a n de prédir
la di érenciation cellulaire et la formation des tissus associés au sein des pores.

Ainsi, nous présenterons dans un premier temps les principaux algorithmes de di érencia-
tion cellulaire répertoriés dans la littérature. Puis, les di érents modéles existants relatifs a la
régénération osseuse au sein de matériaux poreux seront détaillés. Plus particulierement, nous
ferons la distinction entre les modéles prenant en compte l'activité cellulaire et les modéles
purement mécaniques.

1.1 Modélisation de la diérenciation cellulaire en fonction du stimulus
mécanique

L'ostéogenése a lieu tout au long de notre vie : depuis le développement d'un embryon ou
I'ébauche du squelette se forme a partir de tissus mous, en passant par la croissance d'un enfant
mais également durant la vie d'un adulte lors de la guérison de fractures, d'implantations de
prothése ou encore lors de la distraction ostéogénique.

Au cours de ce processus complexe, on peut notamment observer les changements de
phénotypes des cellules mésenchymateuses. En e et, ces cellules vont se di érencier en -
broblastes, en chondrocytes ou encore en ostéoblastes (Figure 1V.1) an de créer la matrice
extracellulaire.

Figure 1V.1. Diagramme de di érentiacion cellulaire au cours de I'ostéogenése (Vermoleat al., 2010).

Le processus de di érenciation cellulaire est régulé par de nombreux facteurs biochimiques
mais également mécaniques. Par exemple, lors d'une fracture il a été montré que lintensité
des contraintes extérieures avait un impact sur le cal de fracture, notamment sur sa taille mais
également sur les di érents tissus qui le composent (Goodship et Kenwright, 1985). De méme,
lors de l'implantation d'une prothése les cellules migrent sur la surface de l'implant an de
synthétiser leur matrice. Cependant si les micromouvements sont trop importants, une couche
de tissus breux, et non de tissus osseux, va alors se former a la périphérie de l'implant a n
de le stabiliser (Huiskes, 1993).
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Il est donc important de bien comprendre l'interaction entre les cellules osseuses et leur
environnement mécanique, a n de pouvoir optimiser le design des prothéses ou encore les pro-
priétés des sca olds utilisés en ingénierie tissulaire tels que le taux de dissolution, la porosité,
la taille des pores, etc...

L'objectif des modéles de di érenciation cellulaire développés au cours des cinquante der-
nieres années est donc de pouvoir prédire les changements morphologiques et phénotypiques.

C'est dans les années 60 que le premier modéle de di érenciation cellulaire fut introduit
par Pauwels (1960). Il développa un modéle basé sur deux stimuli diérents : la pression
hydrostatique et la déformation due au cisaillement. Il montre que la pression hydrostatique
favorise la formation de tissus cartilagineux alors que la déformation due au cisaillement favo-
rise plutét la formation de tissus breux. La formation osseuse ne peut alors avoir lieu qu'apres
la stabilisation de I'environnement de I'os par les tissus breux. Ce modele fait notamment
allusion a la di érenciation cellulaire lors de la guérison de fractures puisqu'il est basé sur des
observations cliniques. Ce n'est que dans les années 90 que Weinans et Prendergast (1996)
ont traduit le concept de Pauwels en un diagramme (Figure 1V.2).

Figure 1V.2. Diagramme de di érenciation cellulaire de Weinans et Prendergast (1996).

Pauwels fut suivi quelques années plus tard par Carteet al. (1988) qui développerent un
modeéle basé sur di érentsstimuli : la contrainte hydrostatique D et la contrainte octahedrale
de cisaillementS dé nies par :

1 2 3 (IV.1)

l »

S
3

1 22 T2 g2 T3 g2 (IvV.2)

ol 1, 2 et 3sontles valeures maximales des contraintes principales cycliques.

lls proposent di érentes di érenciations possibles des tissus mésenchymatewsa I'évolu-
tion des contraintes hydrostatique et de cisaillement au cours du temps. Ce n'est alors qu'en
1998 qu'ils présentent un modéle de mécanotransduction plus général sous la forme d'un
graphique (Figure 1V.3).

Ainsi, lorsque le tissu mésenchymateux est soumis & une contrainte de traction importante
(au-dessus de la ligne de traction), il se di érencie en tissu breux. Il y a production de car-
tilage lorsque la pression hydrostatique est importante (& gauche de la ligne de pression). Au
contraire, sous une pression hydrostatique faible, c'est la formation osseuse qui est favorisée
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Figure IV.3. Diagramme de di érenciation cellulaire de Carter et al. (1988).

(a droite de la ligne de pression). Ce modéele fut développé via une étude en éléments nis de
la guérison d'une fracture.

Claes et Heigele (1999) ont également développé un modéle de di érenciation cellulaire
lors de la guérison d'une fracture. Ce modeéle 2D en éléments nis est basé sur des examens
histologiques réalisés sur un modéle animal de fracture osseuse. Leur théorie prédit la di é-
renciation des tissus mésenchymateux présents au sein du cal de fracture en fonction de leurs
déformations et de la pression hydrostatique (Figure 1V.4).

Figure IV.4. Diagramme de di érenciation cellulaire de Claes et Heigele (1999).

L'algorithme prédit I'ossi cation intramembranaire pour de petites déformations d'environ
5% et des pressions hydrostatiques faibles de l'ordre de0:15 MPa. Quant a l'ossi cation
endochondrale, elle est associée a des pressions inférieures a -0.15 MPa et a des déformations
inférieures a 15%. En n, les autres conditions favorisent la formation de tissu breux ou car-
tilagineux.

Prendergastet al. (1997) se sont intéressés a la formation de tissus osseux a l'interface
os/implant. lls ont développé un modéle de di érenciation cellulaire basé sur un stimuluss
qui est fonction de la distorsion et de la vitesse relative du uide interstitiel par rapport a
la matrice osseuseys S
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9 S
S - — V.3
i (IV.3)
ou a et b sont deux constantes issues d'expérimentations animales (Sgballe, 1993; Sgballe
et al.,, 1992b,a).

Les auteurs ont pu déduire un ensemble de seuils pour le stimulus S (Figure IV.5) :

si S > 3, les cellules mésenchymateuses sont susceptibles de se di érencier en bro-
blastes;

sil < S < 3, les cellules mésenchymateuses sont susceptibles de se di érencier en
chondrocytes;

si 0.01 < S < 1, les cellules mésenchymateuses sont susceptibles de se di érencier en
ostéoblastes;

si S <0.01, il y arésorption des tissus.

Figure IV.5. Diagramme de di érenciation cellulaire de Prendergastet al. (1997).

Ce modéle est le premier a prendre en compte le caractére poreux de I'os et donc la pré-
sence du uide interstitiel. En e et, comme expliqué dans le chapitre Ill, ce uide remplit
di érentes fonctions biologiques essentielles au sein du tissu osseux dont la régulation de la
régénération osseuse et du remodelage osseux (Cowinal., 1991; Burgeret al., 1995; Wein-
baum et al., 1994). Plus spéci quement, les cellules osseuses sont sensibles au cisaillement
induit par I'écoulement de ce uide. Par ailleurs, méme si la déformation de la phase solide
peut étre faible, la contrainte en cisaillement des cellules peut étre quand a elle importante si
la vitesse d'écoulement du uide interstitiel est élevée.

Ainsi, de nombreuses théories de biomecanorégulation ont été développées a n de prédire
la di érenciation cellulaire et donc la distribution tissulaire au cours de la cicatrisation osseuse.
Ces algorithmes sont de di érentes natures puisqu'ils utilisent des parametres biophysiques
di érents. Mais la question de savoir lequel re éte réellement les processus mécanobiologiques
impliqués lors de la régénération osseuse se pose.

Isakssonet al. (2006a) ont abordé cette question en comparant des algorithmes de mécano-
régulation avec des essais expérimentaur vivo plus étendus sur la guérison de fractures. Les
di érents algorithmes étudiés sont : le modeéle proposé par Carteet al. (1988), celui de Claes
et Heigele (1999), celui d'lsakssomt al. (2006b) basé uniquement sur la déformation déviato-
rigue et en n, l'algorithme de Prendergast et al. (1997). lls ont alors mis au point un modeéle
poroélastique tridimensionnel en éléments nis d'un tibia de mouton capable de s'adapter aux
di érents algorithmes de mecanorégulation a n de simuler la di érenciation cellulaire lors de
la cicatrisation de fractures. Les conditions mécaniques appliquées étaient similaires a celles
utilisées expérimentalement avec deux cas distincts : un e ort de compression axial et un mo-
ment de torsion. Pour la validation du modéle, des examens histologiques ont été e ectués a
guatre et huit semaines tandis que des radiographies hebdomadaires ont été réalisées. Pour le
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cas de chargement en torsion, contrairement a ceux régulés par les déformations et la pression
hydrostatique (Carter et al., 1988; Claes et Heigele, 1999), I'algorithme régulé par les défor-
mations et la vitesse du uide (Prendergastet al., 1997) prédit le comblement et la guérison
de la fracture comme cela a été obsenri@ vivo. Quant a I'algorithme uniquement régulé par

la déformation déviatorique (Isakssonret al., 2006b), quel que soit le chargement, les résultats
ne correspondent pas aux observations vivo. Finalement, aucun des algorithmes ne predit
des modes de guérison tout a fait similaires a ceux observés expérimentalement pour les deux
chargements. On notera le principal inconvénient des trois premiers algorithmes (Cartest al.,
1988; Claes et Heigele, 1999; Isakssen al., 2006b) qui est de ne pas prendre en compte le
réle primordial du uide interstitiel sur l'activité cellulaire (Owan et al., 1997).

Cependant, bien que l'algorithme de Prendergaset al. (1997) semble le plus pertinent
pour prédire la guérison osseuse, il présente des limitations.

En e et, bien que cet algorithme soit basé sur une théorie de mécanotransduction, c'est-
a-dire sur la maniere dont les cellules osseuses sont capables de ressentir les e orts et les
déformations, il ne prend pas en compte I'in uence de I'environnement bio-chimique des cel-
lules sur leur activité. Par exemple, Bailén-Plaza et van der Meulen (2001); Ambard et Swider
(2006) ou encore Geriset al. (2008) ont développé des modéles mathématiques prenant en
compte I'in uence des facteurs de croissance sur la di érenciation cellulaire. Il serait alors in-
téressant d'introduire dans l'algorithme de Prendergaset al. (1997) I'in uence de tels facteurs
bio-chimiques sur la di érenciation cellulaire.

De plus, bien que I'algorithme de Prendergaset al. (1997) soit le seul & prendre en compte
le uide interstitiel, il néglige les potentiels électriques susceptibles d'in uencer l'activité cel-
lulaire (Mow et al., 1999; Cowin, 2001).

Enn, ce modele contient deux constantes empiriques (Equation 1V.3) qui ponderent la
vitesse d'écoulement du uide au regard de la distorsion. Ces deux constantes n'ont pas de
réel sens physique et ont été identi ées lors d'essais expérimentairx vivo. On pourrait alors
penser que les valeurs choisies sont fonction du cas spéci que étudié.

Malgré ces limitations, l'algorithme de Prendergastet al. (1997) reste, a ce jour, le plus
répandu car il est le plus réaliste. Il a été largement utilisé pour prédire la régénération osseuse
lors de la guérison de fractures (Lacroix et Prendergast, 2002; Isakssen al., 2008) ou lors
de la distraction ostéogénique (Isakssomet al., 2007). Il a également été utilisé pour prédire
la régénération osseuse a l'interface os/implant (Huiskest al., 1997; Andreykiv et al., 2005,
2008) ou encore au sein de matériaux poreux (Byrnet al., 2007; Checa et Prendergast, 2010;
Kelly et Prendergast, 2006; Liu et Niebur, 2008).

Dans la section suivante nous nous intéresserons aux modeéles d'ostéogenese au sein de
matériaux poreux.

1.2 Modéle d'ostéogenése au sein de matériaux poreux

Depuis le début des années 2000 de nombreux modeéles en éléments nis simulant I'os-
téogenése au sein de matériaux poreux ont vu le jour. On peut les classer en deux grandes
catégories : les modeéles prenant en compte a la fois l'activité cellulaire et I'environnement
mécanique (Kelly et Prendergast, 2006; Liu et Niebur, 2008; Andreykiwet al., 2008; Byrne
et al., 2007; Checa et Prendergast, 2010) et les modeéles uniguement mécaniques (Adattal.,
2006; Sanz-Herreraet al., 2008b, 2009; Roshan-Ghiast al., 2011).

1.2.1 Les modéles cellulaires

Comme leur nom l'indique, ces modéles prennent en compte l'activité des di érentes cel-
lules au sein du sca old, de la migration a la di érenciation en passant par la prolifération.
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Tous ces processus sont alors couplés avec I'environnement mécanique des cellules. Parmi ces
modeles, il existe des modeles discrets (Byrret al., 2007; Checa et Prendergast, 2010) et des
modeéles de di usion- réaction (Kelly et Prendergast, 2006; Liu et Niebur, 2008; Andreykiv

et al., 2008).

Ces derniers utilisent des équations de di usion-réaction a n de simuler la migration, la
prolifération, la di érenciation cellulaire et la création de nouveaux tissus au sein de l'implant
poreux.

@c

©2c .. )
@t [211?11(1:'1 111111LLF;'1%I % (IV.4)
migration > prolifération  di érenciation
@m
“at iG K IV.5
@t iQ'q ® (IV.5)

production ~ dégradation

avec ¢ la concentration des cellules de phenotypé D; la vitesse de migration des cellules,
P; le taux de prolifération des cellulesd; le taux de di érenciation des cellules,Q; le taux de
production du tissu et K le taux de dégradation des tissus.

Les di érentes constantes relatives a l'activité cellulaire sont alors déduites a partir d'ex-
périmentations animales. Par exemple, Gruler et Biltmann (1984) ont mesuré un coe cient
de di usion égale a 240 m?~min pour le mouvement des leukocytes. De plus, certains au-
teurs (Kelly et Prendergast, 2006; Liu et Niebur, 2008; Andreykivet al., 2008) négligent la
migration des ostéoblastes, chondrocytes et broblastes face a celle des cellules mésenchyma-
teuses. En e et, il a été rapporté que la vitesse de migration des cellules mesenchymateuses
était entre 2 a 5 fois plus élevée que celles des autres cellules (Isakssoral., 2008). En n,

a n de prendre en compte I'e et de I'environnement mécanique des cellules sur leurs activités,
Andreykiv et al. (2008) modélisent la régénération osseuse a l'interface os/implant en faisant
varier les di érentes constantes relatives a l'activité cellulaire en fonction de lintensité du
stimulus mécanique$S dé ni a la section IV.1.1 (Figure IV.6). Par exemple, la prolifération
des ostéoblastes varie entre 0.5 et 1 jout ou encore celle des chondrocytes varient entre 0.75
et 0.925 jour 1.

Figure 1V.6. a) Taux de prolifération cellulaire et b) Taux de di érentiation cellulaire en fonction du
stimulus mécaniqueS (Andreykiv et al., 2008).

Cependant, le mécanisme de di usion modélisé ici a I'aide d'équations de di usion-réaction
n'est pas le mécanisme réel de migration des cellules. En e et, les cellules migrent en rampant,
en proliférant ou en étant transportées par le uide interstitiel (Prendergastet al., 2010). Ainsi,
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a n de mieux simuler les processus cellulaires, Pérez et Prendergast (2007) ont développé un
modéle discret dit "'modéle aléatoire” a n de décrire la prolifération et la migration cellulaire
lors de la guérison de fracture. Il a ensuite été appliqué a la régénération osseuse au sein de
matériaux poreux (Byrne et al., 2007; Checa et Prendergast, 2010; Kelly et Prendergast, 2006).
Plus spéci quement, ce modéle discret permet de modéliser directement la place que prend
chaque cellule. Pour ce faire, un réseau régulier de points est créé a lintérieur de chaque
élément ni du domaine considéré (Figure IV.7). Chaque point de ce réseau est considéré
comme étant une place possible que peut prendre la cellule. La migration et la prolifération se
font donc a l'aide d'une loi aléatoire, sachant que le nouvel emplacement d'une cellule est choisi
au hasard parmi les emplacements environnants vacants (y compris sa position actuelle) et
gu'un emplacement est entouré de six autres emplacements. Ainsi le mouvement des cellules
est simulé en déplacant une cellule d'un point du réseau a un autre, la prolifération, en
divisant une cellule de sorte que la cellule lle occupe un point de réseau voisin et I'apoptose,
en supprimant une cellule d'un point du réseau.

Figure 1V.7. a) Modele EF d'un sca old (vert), les pores sont initialement occupés par un tissu de
granulation(en rouge), b) le réseau généré pour chaque élément du tissu de granulation, c) évolution
de la concentration des cellules (Byrneet al., 2007).

Enn pour les di érents modeéles discrets et de di usion-réaction, la di érenciation des
cellules est régie par l'algorithme de mécanorégulation de Prendergast al. (1997) présenté
précédemment. Ces modeéles sont poroélastiques puisqu'ils prennent en compte le uide inter-
stitiel et considerent les di érents tissus comme des matériaux poroélastiques. De plus, comme
il est probable que plusieurs tissus coexistent au sein d'un méme élément, les propriétés mé-
caniques sont calculées en utilisant la théorie des mélanges. Cette théorie prend en compte a
la fois le nombre et le phénotypes des cellules au sein de chaque élément. Par conséquent les
propriétés mécaniques vont évoluer progressivement en fonction du phénotype induit par le
stimulus S.

Le principal inconvénient de ces modéles est leur validation. En e et, comme expliqué
plus haut, I'ostéogenése est une succession de phénomenes cellulaires complexes relativement
lents et diciles a observer in vivo. Il est donc trés dicile d'identi er le grand nombre de
parameétres que comportent ces modeéles a l'aide d'étudés vivo.

De plus, bien que l'ostéogenése durant une fracture osseuse et durant I'ostéointégration
d'un scaold soient proches, l'algorithme de Prendergastet al. (1997) est calibré pour la
guérison d'une fracture.

En n, aucun de ces modéles ne prend en compte I'environnement bio-chimique des cellules
comme les facteurs de croissance ou encore le pouvoir ostéoconducteur et ostéoinducteur des
matériaux poreux.

1.2.2 Les modéles mécaniques

Contrairement aux modéles précédents, les modéles de Sanz-Herretaal. (2008b, 2009),
d'Adachi et al. (2006) et de Roshan-Ghiast al. (2011) ne prennent en compte que le tissu
osseux et non le cartilage et les tissus breux. Ces modeéles ne simulent donc pas directement
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I'activité cellulaire mais 'apposition ou la résorption du tissu osseux au sein du sca old. De
plus, ils sont assez di érents en raison de la méthode (élément nis ou voxel) ou du critére de
mécanorégulation choisis. Nous allons donc présenter ici, ces di érentes approches.

Le modele d'Adachiet al. (2006) est une méthode par éléments nis Voxel et se base sur
le modéle de remodelage osseux de Cowin (1993). La formation de tissus osseux est donc
fonction de la contrainte a la surface des pores du sca old. Plus particulierement, un critere

est dé ni a n d'évaluer, autour d'un point donné a la surface du sca old, la non uniformité
des contraintes locales. Ce critére régule alors la formation osseuse comme suit :

si < |, ily a formation osseuse;

si | < < ,lilyaniformation niresorption osseuse, on parle de "lazy zone" (Carter,
1984; Huiskeset al., 1987);

si y < ,ilyarésorption osseuse.

En n, I'évolution des propriétés mécaniques du tissu osseux nouvellement formé est prise
en compte en supposant que le module d'Young du tissu nouvellement minéralisé augmente
linéairement avec le temps.

- t
Eb t. Em(_l_

. (IV.6)

m

ou En, est le module d'Young de I'os mature etT, est le temps de maturation.

L'apposition de tissus osseux se fait donc directement a la surface des pores via les voxels
(Figure 1V.8).

Figure 1V.8. Evolution de la formation osseuse au sein d'un pore cubique I=1.6mm (Adachkt al.,
2006).

Le modéle de Roshan-Ghiast al. (2011) est un modéle mathématique qui simule I'évolu-
tion de la fraction volumique du tissu osseux a l'aide d'une équation de di usion-réaction du

type.

@c
@t
avecc la fraction volumique d'os, t le temps et le coe cient d'ostéoconduction du sca old.

(IV.7)

Cette équation de di usion est couplée a une condition au limite dépendante d'un coe -
cient h traduisant le pouvoir ostéoinducteur de I'enveloppe du sca old.

L'objectif du modéle est de prédire I'ostéogenése avec trés peu de paramétres, a savoir
trois, qui ont été identi és a l'aide de mesuresin vivo ( CT scan) e ectuées sur un sca old en
polymére implanté dans le condyle fémoral de rats. Ces trois paramétres sont la fraction volu-
mique d'osc, le coe cient d'osteo-conduction du scaold et le coe cient d'osteo-induction
aux frontiéres du sca old h. Le modéle analytique a ensuite été validé a l'aide de deux études
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expérimentalesin vivo réalisées en amont, a savoir une étude sur un defect osseux d'un fémur
de rat (Rai et al., 2007) et une étude sur la perforation de I'os cortical d'un fémur de souris
(Monfoulet et al., 2010).

Ce modéle est régulé par aucustimulus bio-physique, mais introduit tout de méme un
concept intéressant : le pouvoir ostéoconducteur et ostéoinducteur du sca old via les coe -
cients et h.

En n, les modeles proposés par Sanz-Herrergt al. (2008b, 2009) se basent sur le modele de
remodelage osseux de Beaupet al. (1990) et prédit la formation osseuse en fonction de I'éner-
gie des micro-déformations a la surface des pores du sca old. De plus, ils sont multi-échelles et
utilisent la méthode par éléments nis a I'échelle macroscopique et par voxel a I'échelle micro-
scopigue. Ces modéles sont un compromis entre les modeles cellulaires et mécaniques puisque
gu'ils prennent en compte une partie des cellules impliqguées dans la régénaration osseuse, a
savoir les cellules mésenchymateuses, et couplent l'apposition du tissu osseux a la densité cel-
lulaire. Plus spéci quement, la colonisation du sca old par les cellules mésenchymateuses est
modélisée a I'échelle macroscopique par éléments nis grace a une équation de di usion alors
gue l'apposition du tissu osseux se fait & I'échelle microscopique sur la surface du sca old et
est modélisée par voxel. Les deux échelles sont bien évidemment couplées. Ainsi la migration
des cellules est fonction de la place disponible au sein du sca old et donc de 'apposition du
tissu osseux au sein du scaold a I'échelle microscopique. L'apposition du tissu osseux est,
guant a elle, fonction de la densité de cellule au sein du sca old a I'échelle macroscopique
et du stimulus mécanique (Equation IV.8) a la surface des pores du scaold a I'échelle
microscopigue.

1~m

CE’; n " (IV.8)
i1

ou N est le nombre de cas de chargements di érents); le nombre de cycles par unité de
temps pour un type de chargementi, m est un parameétre issu de Beaupret al. (1990) et

est la contrainte e ective dépendante du module d'Young locale et de la densité d'énergie de
déformation a la micro-surface du sca old (Beaupreet al., 1990).

Finalement, tout comme Adachi et al. (2006), I'évolution au cours du temps des propriétés
mécaniques du tissu osseux est considérée comme étant linéaire.

Figure 1V.9. a) Evolution au cours du temps de la distribution de la densité osseuse (g/cc) a I'échelle
macroscopique. b) Evolution de la formation osseuse au sein de la microstructure du sca old a I'échelle
microscopique (Sanz-Herrereet al., 2008b).

Le principal inconvénient de ces di érents modeéles est le fait qu'ils ne prennent en compte
que la formation de tissus osseux et non la formation de cartilage et de tissus breux qui sont
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essentiels lors de la régénération osseuse. Cependant, ils permettent d'avoir un moins grand
nombre de paramétres rendant la validation plus simple.

De plus, le stimulus régulant la formation osseuse est de nature mécanique : I'énergie de
déformation (Sanz-Herreraet al., 2008b,a, 2009) ou la contrainte surfacique (Adachet al.,
2006). lls négligent alors le réle du uide interstitiel sur l'activité cellulaire, bien que Sanz-
Herrera et al. (2008a) considérent I'os comme un matériau poreux .

On pourra également noter que les modéles d'Adaclet al. (2006) et de Sanz-Herreraet al.
(2008b,a, 2009) prennent en compte la dissolution du sca old au cours du temps.

1.3 Conclusion

Cette revue de littérature nous a donc permis de mieux appréhender les di érentes ap-
proches de modélisation de l'activité cellulaire lors de la régénération osseuse au sein de
matériaux poreux.

Pour résumer, ces di érentes approches tentent de modéliser les processus cellulaires im-
pliqués lors de l'ostéogenése :

la migration cellulaire ;
la prolifération et l'apoptose des cellules;;
la di érenciation cellulaire ;

la synthétisation de la matrice extracellulaire par les cellules di érentiés.

Ainsi, nous avons vu que chaque processus cellulaire pouvait étre modélisé de di érentes
maniéres :

a l'aide d'équations de di usion réaction qui permettent de modéliser un front continu
de cellules (Kelly et Prendergast, 2006; Liu et Niebur, 2008; Andreykiet al., 2008) ;

a l'aide d'un modéle discret dit "modéle aléatoire" qui permet de modéliser chaque
cellule et de réguler son activité par une loi aléatoire (Byrneet al., 2007; Checa et
Prendergast, 2010).

Ensuite, nous avons recensé un grand nombres d'algorithmes susceptibles de réguler la dif-
férentiation des cellules mésenchymateuses (Cartet al., 1988; Prendergaset al., 1997; Claes
et Heigele, 1999; Isakssoet al., 2006b) ou encore des algorithmes basés sur des théories de
remodelage osseux (Carteet al., 1988; Beaupreet al., 1990) capables de réguler I'apposition
direct de tissus osseux (Adachet al., 2006; Sanz-Herrerat al., 2008b,a, 2009). Parmi ces mo-
déles, le plus réaliste et le plus utilisé a ce jour reste celui de Prendergagtal. (1997), puisque,
c'est le seul a prendre en compte I'in uence du uide interstitiel sur I'activité cellulaire.

En outre, di érentes approches permettant de modéliser la synthése des di érents tissus
au sein du matériau poreux ont été présentées :

les modeéles en éléments nis couplés a des équations de di usion-réaction qui permettent
de modéliser I'apposition des tissus en un front continu (Kelly et Prendergast, 2006; Liu
et Niebur, 2008; Andreykiv et al., 2008) ;

les modéles en éléments nis voxels qui permettent d'aposer les tissus voxel par voxel
(Adachi et al., 2006; Sanz-Herrereet al., 2008b,a, 2009).

Enn, an de prendre en compte I'évolution des propriétés mécaniques, di érentes mé-
thodes ont été adoptées. Certaines considérent que les propriétés mécaniques des tissus nou-
vellement formés évoluent linéairement avec le temps (Adaclgt al., 2006; Sanz-Herrerat al.,
2008b,a, 2009) et d'autres utilisent la théorie des mélanges (Kelly et Prendergast, 2006; Liu
et Niebur, 2008; Byrneet al., 2007; Checa et Prendergast, 2010; Andreykiet al., 2008).
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Malheuresement, la plupart des modéles n'on pas été validés (Andreykat al., 2005; Ada-
chi et al., 2006; Andreykiv et al., 2008; Byrneet al., 2007; Liu et Niebur, 2008) ou ont été
validés par des essais expérimentaux réalisés sur de petits animaux (par exemple des lapins
ou des rats) étant donné leur taille et leur colt qui rendent le protocole expérimental plus
facile (Sanz-Herreraet al., 2008b, 2009; Roshan-Ghiast al., 2011). De plus, la seule étude
prenant en compte le pouvoir ostéoconducteur et ostéoinducteur du matériau poreux est celle
de Roshan-Ghiaset al. (2011).

Le modele que nous allons présenter par la suite se base essentiellement sur le modéle
d'Andreykiv et al. (2008). Nous utiliserons alors des équations de di usion-réaction couplées a
I'algorithmes de Prendergastet al. (1997) a n de modéliser I'ostéogenese au sein d'un implant
poreux en titane. De plus, notre modéle sera comparé a l'aide d'expérimentations animalies
vivo réalisées sur des brebis (chapitre II).

2 Modele simpli é 2D

Dans cette section, nous proposons un modéle en éléments nis en 2D s'appuyant sur
I'étude animale décrite au chapitre Il, qui vise a évaluer l'ostéogenése au sein d'un implant
poreux en titane implanté dans la mandibule d'une brebis durant douze semaines. Le modéle
décrit I'activité cellulaire (i.e. la migration et la prolifération des cellules) par des équations
de di usion couplées avec le comportement mécanique du probleme a travers les directions
principales et les contraintes principales. A la n du processus de régénération osseuse, qui
est de douze semaines dans notre cas spéci que (den Batral., 1999), la validation est e ec-
tuée de deux maniéres di érentes. Tout d'abord, nous comparons nos résultats numériques de
maniére gualitative en termes de densité cellulaire et de répartition du tissu osseux nouvelle-
ment formé aux données histologiques obtenues sur 'hémimandibule implantée. Ensuite, nous
évaluons quantitativement la consistance des mémes résultats en e ectuant une simulation de
exion sur I'hémimandibule et en la comparant a I'essai de exion expérimental correspondant
(chapitre I1).

2.1 Le modele
2.1.1 Etude expérimentale

Pour le développement du modéle numérique, trois hémimandibules de brebis provenant
de I'étude expérimentale présentée au chapitre Il ont été utilisées :

deux hémimandibules d'une méme brebis sacri ée juste aprés |'opération, a savoir une
hémimandibule non-implantée (NI-0) et une implantée avec un scaold (I-0) (Figure
IV.10) ;

une hémimandibule implantée avec un sca old (I-12) provenant d'une brebis sacri ée
douze semaines apres l'opération.

Ces trois hémimandibules ont été testées en exion simple et le protocole expérimental
utilisé est celui présenté au chapitre Il (section 11.2). Pour rappel, lors de I'essai de exion
simple, la partie proximale de I'hémimandibule est encastrée dans du PMMA tandis qu'un
déplacement de 2mm/min est imposé a I'extrémité opposée jusqu'a fracture. Une technique
de corrélation d'images est alors utilisée an de mesurer les déplacements de la bre neutre
de I'hémimandibule durant l'essai.

Enn, une analyse hystologique a été réalisée sur I'hémimandibule implantée douze se-
maines apres l'opération via le protocole présenté au chapitre Il (section 11.4).
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Figure [1V.10. Les deux hémimandibules NI-0 (a) et I-0 (b) provenant de la méme brebis sacri ée
juste apres l'opération (t=0). Le sca old a été implanté juste aprés la résection de la partie non-dentée
de I'hémimandibule (b).

2.1.2 Modele éléments nis mécanobiologique

Le partie mécanobiologique du modele EF permet de simuler la croissance osseuse au
sein de l'implant poreux en titane implanté sur I'hémimandibule. Puisque la mandibule est
considérée comme un 0s plat, nous prenons uniquement en compte I'ossi cation primaire, qui,
contrairement a l'ossi cation endochondrale, ne nécessite pas une ébauche cartilagineuse.

La géométrie 2D représente la vue sagittale médiane de I'hémimandibule (Figure IV.10b)
et a été obtenue a partir des photos de la corrélation d'images. L'hémimandibule est constituée
de deux domaines osseux sains, I'extrémité proximaley,, et I'extrémité distale pq4 et d'un
domaine central compose du sca old s, des deux interfaces périoste/sca old ¢, et des quatre
interfaces os/scaold j (l'indice j indique le numéro de l'interface). Les domaines s et j;
ont été représentés par des fonctions caractéristiqués et h; spéci ques (Annexe C1).

Figure [IV.11. a) L'némimandibule 1-12 et b) la géométrie de I'hnémimandibule EF implantée : les
dimensions, les conditions aux limites et les domaines. A, B et C sont les trois points utilisés pour
évaluer la concentrationcy, lors de I'étude de sensibilité (Annexe C2).

On considére que chague domaine est constitué d'un matériau élastique linéaire isotrope.
Pour les domaines p,pet g, les modules d'Young homogénéise&(,, et Ey,q respectivement)
ont été déduits de la courbe expérimentale de exion de la bre neutre de I'hémimandibule
a l'aide du modele poutre présenté au chapitre Il (section 11.2.3.3). Pour 5, j et g,
nous supposons qu'a la con guration initiale ils sont remplis d'un tissu granulaire, qui sera
progressivement remplacé par de I'os durant les douze semaines. Par conséqué&n, Ej et
Eg varient en fonction du temps et de la minéralisation osseuse et sont dé nis comme suit :
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Es "Esol spo° s0 Et'l cmh ,* Epcmh *ehsg (IV.9)
Eij AEtAl th m® Emeh m 'hij (|V.10)
Egy Ei1 cmh,* Epcmh (IvV.11)

ou Eso est le module d'Young initial du sca old, E; et Ep sont respectivement les modules
d'Young du tissue granulaire et de I'os nouvellement formé, s.o la porosité initiale du sca old

et ¢, la concentration des cellules mésenchymateuses qui est dé nie comme étant la frac-
tion de cellules mésenchymateuses au sein du sca old., est la fonction caractéristique qui
permet d'initialiser le processus de minéralisation (Annexe C1). En e et, les ostéoblastes ne
sont pas directement modélisés, nous considérons alors que la minéralisation débute aprés
guatorze jours de maturation , des cellules mésenchymateuses (Malavel al., 1999) et dure
approximativement vingt jours (Eriksen et al., 1986). Ainsi, la fraction d'os minéralisém, au
sein du sca old est dé nie par :

Mp  Cmh (IvV.12)

m

Nous considérons quen, et my sont normalisées et peuvent varier entre 0 et 1.

Durant la simulation, une liaison plane est appliqguée a la frontiére proximale de I'hémi-
mandibule, seul le point supérieur est xé, alors que la frontiére distale est soumise a un e ort
constant a n de simuler la mastication de la brebis (Thomasonret al., 2001) (Figure IV.11b).

Nous allons maintenant présenter les équations de di usion qui décrivent I'évolution de
la concentration des cellules mésenchymateuseg au sein des di érents domaines. Dans les
domaines , et pg, NOUS considérons que, est constante est égale a la concentration
initiale cy:0 au cours du temps, tandis que des conditions de Robin sont imposées sur les
frontieres @ p;p €t @ 1,9 @ N de reproduire la prolifération des cellules a I'extérieur du systeme.
L'équation de di usion s'écrit alors

@& . -
—— div'Dpyp ©cye dans ppet pg (IV.13)
@t 711111111111121111111111111121111111111111111 11111l111111ll111111111111111111111111111111’[
migration ?
"Dmb ©Cm;ne "Cm;0 Cm® SUr @ pp et @ pg (IvV.14)

ou (a,b) dé nit le produit scalaire de deux vecteurs a et b, est une constante etn est la
normale sortante aux frontieres externesD ., est un tenseur qui couple la concentratiorcy,
aux containtes et aux directions principales comme suit

» »
Dmpb ol b SIS a SuSn a g ¢ (IV.15)
avec pet pdesconstantes spéciqueset | et | lesdirections des contraintes principales
| et ;.|| et a dé nissent respectivement la valeure absolue et le produit tensoriel.

L'évolution de ¢y, au sein du sca old est dé nie par I'équation de di usion suivante

@& . -

~—=; GV Dms ©cme P (IV.16)

@t £1111111111111111111111211111£111111111111111111 11111111111111111111111111111111111111111111111‘[
migration prolifération >

ou les deux termes a droite décrivent respectivement les processus de migration et de proli-
fération. Tout comme dans I'équation I1V.15, D s est couplé a la mécanique du probléme
comme suit
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» »

Dm;s sl s §S| a | SySy a | ¢ (|V.17)

ou s et ¢ sontdes constantes spéci ques.
La prolifération des cellules mésenchymateusd®;, est exprimée par

Pm Pm;OAl Cm®*Cm (|V18)

avecPp:o le taux de production des cellules mésenchymateuses.

La migration des cellules mésenchymateuses s'e ectue depuis les domaines osseux proxi-
mal et distal mais également depuis le périoste. Ainsi, les équations de di usion présentées
précédemment sont couplées avec une condition de Robin sur la frontiere du périos@ ,

"Dms ©Cm;N®  "Cmio Cm® SUr@p (IV.19)

2.2 Résultats

2.2.1 Résultats expérimentaux

Comme mentionné dans la section IV.2.1, un essai de exion simple a été réalisé sur trois
hémimandibules : NI-0, 1-O et I-12. Les courbes de dé ections des bres neutres des trois
hémimandibules sont représentées sur la Figure 1V.12.

Figure 1V.12. Courbes expérimentales de dé ection des bres neutres des hémimandibules NI-0 et
[-0 &t=0 et de I-12 & t=12 semaines.

Tout d'abord, il est possible d'observer une nette di érence entre les deux courbes NI-
0 et I-0. En eet, pour NI-0 la courbe est quasiment une droite, tandis que la courbe I-0
présente deux changements locaux de pente qui correspondent respectivement aux interfaces
os/sca old proximale et distale. En n, en comparant la courbe I-0 &t = 0 & la courbe 1-12
at = 12 semaines, nous pouvons constater que la dé ection est moins importante pour 1-12
que pour I-0.

Ces résultats con rment que (i) le sca old ne soutient pas la totalité de la charge et (ii) la
colonisation cellulaire et la minéralisation osseuse a ectent la réponse mécanique globale du
systeme via I'augmentation du module d'Young au sein du sca old et aux interfaces os/sca old
proximale et distale.
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2.2.2 Résultats numérigues

La simulation numérique a été réalisée sous le logiciel COMSOL multiphysics 3.5a. Les
principaux parametres relatifs au modeéle tels que ceux associés au comportement mécanique
du systéme et a l'activité cellulaire sont reportés dans le Tableau IV.1.

Table [IV.1. Paramétres du modele numérique

| Variable | Symbole | Valeur | Unité | Référence |
. Déduit de la
Module d'Young du. Ebp 6500 MPa corrélation
domaine osseux proximal ' .
d'images
Module d'Young du Dedu,'t d.e la
domaine osseux distal Ebd 300 MPa correlation
d'images
Module d'Young initial Déduit de Barbas
du sca old Eso 60 GPa et al. (2012)
Module d'Young de l'os Déduit de Nafei
néo-formé = 200 MPa et al. (2000)
Porosité initiale du 053 Barbas et al.
sca old s:0 ' (2012)
Constante de Robin | le’ | m?/s | |
Concentration initiale des
cellules Cm: 0 0.98
mésenchymateuses
Constante de di usion 20 2
dans le domaine osseux b le m/s
Constante de di usion 13 2
dans le domaine osseux b 3e m/s
Constante de di usion 20 2
dans le sca old s le m-/s
Constante de di usion 15 2
dans le sca old s 3e m/s
Le taux de production
des cellules Pm: 0 2e 9 st
mésenchymateuses
Le temps de maturation
. Malaval et al.
des cellules m 14 jours (1999)
mésenchymateuses

Sur la Figure IV.13, les résultats a la n des douze semaines sont représentés. La concen-
tration des cellules mésenchymateuses, varie entre 0,3 au centre du sca old et 1 le long des
frontiéres extérieures du sca old (gure IV.13a). Plus spéci quement, aux points A, B et C
(Figure 1V.11b), la concentration ¢, est respectivement égale a 0.61, 0.36 et 0.6. Puisque le
processus de minéralisation ne commence qu'aprés deux semaines de maturation des cellules
mésenchymateuses et dure environ trois semaines (section 1V.2.1.2), on observe une minéra-
lisation osseuse compléteie. my égale a 1) a environ cinq semaines (Figure IV.13b). Nous
remarquons que la répartition des cellules mésenchymateuses et du tissu osseux minéralisé
sont trés similaires et ont lieu depuis les frontieres extérieures vers le centre du sca old. De
plus, les quatre interfaces os/scaold j , qui étaient initialement remplies d'un tissu granu-
laire, sont maintenant complétement minéralisées. Ainsi, d'aprés I'équation 1V.9, la rigidité
globale du sca old a augmenté au cours de la simulation.
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2. MODELE SIMPLIFIE 2D

Figure 1V.13. Evolutions au cours du temps de la concentration normaliséey, (a) et de la fraction
du tissu osseux normalisémy, (b) au sein du sca old prédites par la simulation numérique.

Sur la Figure V.14, une vue sagittale de la section médiane du sca old obtenue lors de
I'examen histologique est représentée. Nous distinguons I'os minéralisé (bleu), réparti a la
périphérie du sca old, du tissu breux (violet) présent au centre de I'implant.

Figure 1V.14. a) Examen histologique du sca old : section médiane teinte au trichrome de Masson-
Goldner (os minéralisé en bleu et tissu breux en violet). b) Fraction du tissu osseuxmy a t=12
semaines prédite par le modéle numérique.

Par conséquent, nous pouvons conclure que nos résultats numériques sont qualitativement
en accord avec les données histologiques. Le rapport volume d'os/volume total obtenu lors
de l'analyse histologique est de 62%. Malheureusement, une comparaison directe avec nos
résultats numériques n'est pas possible puisque i) le modéle EF est en 2D et ii) les pores
du scaold ne sont pas modélisés physiquement. Néanmoins grace a une routine Matlab,
nous avons pu mesurer le rapport surface de l'os/surface totale sur la Figure 1V.14a et avons
obtenu la valeure de 27%. Concernant le modéle EF, nous considérons que le tissu osseux
est entierement minéralisé lorsquemy, (Equation V.29) est supérieur a 0.8. Ainsi, la valeur
numérique obtenue aprés douze semaines est de 29% (Figure 1V.14b). Nous pouvons donc
conclure que nos résultats numériques sont quantitativement et qualitativement en accord
avec les données histologiques.
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CHAPITRE IV. MODELE D'OSTEOGENESE AU SEIN D'UN SCAFFOLD

2.2.3 Comparaison du modele EF et de l'essai de exion simple a 12 semaines

L'essai de exion simple e ectué sur I'hémimandible de brebis douze semaines aprés I'opé-
ration (I-12) nous a permis de montrer la cohérence du modele EF. Sur la Figure 1V.15, les
courbes expérimentale et numérique de dé ection de I'hémimandible I-12 sont représentées.
Pour les deux, la dé ection maximale est atteinte au point ou la force est appliquée. Néan-
moins, la dé ection maximale est de 1.62 mm pour la courbe expérimentale et de 1.46 mm
pour la courbe numérique. De plus, on peut observer deux changements locaux de la pente de
la courbe qui correspondent aux interfaces os/sca old proximale et distale. Un tel comporte-
ment est di principalement a la faible rigidité de I'os nouvellement formé au regard de celle
de l'os proximal et distal.

Figure 1V.15. Courbes numériques {=0 et 12 semaines) et expérimentalestE12 semaine) de dé ec-
tion de I'hémimandibule 1-12.

Enn, sur la Figure IV.15, la courbe de dé ection du modele EF a l'instant initial (t=0)
est également représentée. Nous remarquons alors que la dé ection maximale est quatre fois
plus grande que celle obtenue apres douze semaines (5.65 mm par rapport a 1.46 mm, respec-
tivement). Cette di érence est principalement due a la croissance osseuse au sein du sca old
mais aussi aux interfaces os/sca old, qui augmentent la rigidité globale de la structure.

2.3 Discussion

Dans la littérature, la plupart des modéles n'ont pas été validés (Andreykivet al., 2005;
Adachi et al., 2006; Andreykiv et al., 2008; Byrneet al., 2007; Liu et Niebur, 2008) ou ont
été validés par des tests expérimentaux réalisés sur de petits animaux (par exemple des lapins
ou des rats) étant donné leur taille et leur coGt qui rendent le protocole expérimental plus
facile (Sanz-Herreraet al., 2008b, 2009; Roshan-Ghiast al., 2011). Néanmoins, les propriétés
osseuses de ses animaux sont trés di érentes de celles de I'homme (Peatal., 2007). Par
exemple, le temps caractéristique de remodelage osseux chez le lapin est quatre fois plus court
gue chez I'hnumain (Sanz-Herreraet al., 2008b). Ainsi, notre modéle est directement dérivé
d'une expérimentation animale réalisée sur de plus gros animaux tels que les brebis. En e et,
le modéle ovin a largement été utilisé lors de travaux de recherche sur la réparation de defects
osseux, la distraction ostéogénique, l'ostéoporose ou encore l'arthrose (Wil al., 2004), et
a été indiqué comme un modele valide pour I'étude du processus de remodelage osseux chez
I'hnumain (den Boer et al., 1999; Pearceet al., 2007). Le modéle 2D EF proposé ici permet de
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2. MODELE SIMPLIFIE 2D

simuler 'ostéogenése au sein d'un implant poreux en titane implanté sur une hémimandibule
de brebis durant douze semaines.

La migration cellulaire et la croissance osseuse au sein du sca old sont décrites par des
équations de diusion (Andreykiv et al., 2005; Kelly et Prendergast, 2006; Liu et Niebur,
2008; Andreykiv et al., 2008; Sanz-Herrerat al., 2008b; Roshan-Ghia%t al., 2011). En outre,
I'activité des cellules mésenchymateuses est directement couplée a I'environnement mécanique
du probléme puisque la migration cellulaire suit les directions principales des contraintes.
Une telle hypothése implique que la croissance osseuse débute depuis les frontieres externes
du scaold vers son centre, ce qui est en accord avec une étude précédente (Fujibayashi
et al., 2003). Le modéle a été corrélé a des données expérimentales. En e et, une comparaison
gualitative entre nos résultats numériques et les observations histologiques a été faite en
termes de répartition cellulaire et de tissus osseux. Le modéle numérique a également été
guantitativement comparé aux résultats expérimentaux obtenus a partir d'un essai quasi-
statique e ectué sur une hémimandible de brebis aprés douze semaines d'implantation du
sca old. Bien qu'une seule hémimandibule ait été utilisée pour valider notre modéle, I'analyse
EF peut étre tout de méme considérée comme un outil utile et pertinent capable de prévoir
la régénération osseuse au sein d'un sca old, puisque les résultats numériques semblent étre
en accord avec les résultats expérimentaux.

Néanmoins, a h de développer ce modele, certaines hypothéses ont été faites. Tout d'abord,
une géométrie 2D simpli ée a été utilisée pour représenter I'hémimandible implantée. Une
représentation en 3D du systeme pourrait conduire a une distribution des contraintes plus
réaliste, qui pourrait alors in uencer l'activité des cellules et donc la régénération osseuse.
En e et, les observations histologiques ont mis en avant qu'il y avait plus d'os nouvellement
formé sur la région linguale du sca old que sur la région externe.

Deuxiemement, la di érentiation cellulaire des cellules mésenchymateuses n'est, ici, pas
régulée par unstimulus biomécanique qui pourrait alors étre fonction de la vitesse du uide
interstitiel et des contraintes de cisaillement (Prendergaset al., 1997) ou encore de I'énergie de
déformation (Sanz-Herreraet al., 2008b, 2009). Un tektimulus nous permettrait de prendre en
compte tous les types de cellules impliqués dans l'ossi cation intramembranaire (c'est-a-dire
les broblastes et les ostéoblastes).

En n, nous n'avons pas encore considéré les propriétés intrinséques du sca old tels que
ses pouvoirs ostéoconducteur et ostéoinducteur.

2.4 Conclusion

Dans ce chapitre, un modele numérique multi-échelle et multi-physique 2D en éléments
nis basé sur des expérimentations animales (chapitre Il) et capable de prédire la formation
des tissus osseux au sein des sca olds en titane a été présenté. Ce modéle a été comparé a des
données expérimentales a partir des observations histologiques et des essais quasi-statiques.
Bien gu'une seule hémimandibule ait été utilisée pour valider notre modéle, la simulation
numeérique peut étre tout de méme considérée comme un outil utile et pertinent capable de
prévoir la régénération osseuse au sein d'un sca old.

Dans le chapitre suivant (chapitre V), un modéle plus complet et plus réaliste en 3D
couplant la poroélasticité et la méchanobiologie (Prendergastt al., 1997) est présente.
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CHAPITREV

MODELISATION EN 3-DIMENSIONS

L'objectif de ce chapitre est d'approfondir les modéles de poroélasticité et d'ostéogenése
présentés aux chapitres Il et IV. Ainsi, dans un premier temps, le modéle poroélastique sera
appliqué a la géométrie réelle d'une hémimandibule de brebis obtenue a partir d'un CT scan.
Puis, dans un deuxiéme temps, un modéle d'ostéogeneése en 3D combinant les éléments nis,
la théorie de la poroélasticité et I'algorithme de di érenciation de Prendergastet al. (1997)
sera présenté.
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CHAPITRE V. MODELISATION EN 3-DIMENSIONS

1 Geéométrie 3D d'une hémimadibule de brebis

La géométrie 3D d'une hémimandibule de brebis a été obtenue a partir de la reconstruction
3D de I'hémimandibule utilisée pour l'obtention des design des implants présentés au chapitre
I1.

Sous 3-matic (Leuven, Belgique), les molaires et les incisives ainsi que la partie proximale
de I'hnémimandibule correspondant a l'articulation temporo-mandibulaire ont été sectionnées
par des plans puis supprimées. De plus, I'enveloppe de I'hémimandibule a été lissée an de
supprimer les irrégularités tel que le trou du nerf mandibulaire. L'hémimandibule a ensuite
été sectionnée par deux plans an d'obtenir les surfaces supérieure et inférieure ou seront
appliguées les conditions aux limites du modéle de poroélasticité. En n, le maillage volumique
de I'némimandibule a été généré puis exporté sous format COMSOL (Figure V.1). Le maillage
comporte environ 10 000 éléments (tétraédre).

Figure V.1. Maillage volumique de I'hémimandibule de brebis obtenue sous 3-Matic (Leuven, Bel-
gique) et importé sous COMSOL multiphysics 3.5a.

2 Modele poroélastique

Ce modéle se situe dans la continuité du chapitre Il qui dé nie les équations de la théorie
de poroélasticité qui sont appliquées a la géométrie réelle de I'némimandibule de brebis. Ainsi
dans un premier temps, les principales équations régissant le comportement mécanique ainsi
gue les conditions aux limites appliquées a I'hémimandibule sont rappelées. Puis, la pression
est calculée au sein de I'hémimandibule pour di érentes valeurs des parameétres T, la fréquence
adimensionnelle et , le coe cient d'écoulement. En n, I'évolution de la pression est comparée
a celle obtenue au sein de la poutre trapézoidale.

2.1 Matériel et méthode

L'hémimandibule est encastrée et soumise a un e orE cyclique appliqué sur les incisives
(Figure V.2) et dé nie par

F te Fosin”!t e (V.1)

Les équations de poroélasticité présentées au chapitre Ill sont appliquées a la géométrie
réelle de I'hémimandibule de brebis a n de décrire son comportement mécanique. Pour rappel,
les deux principales équations sont

pil (V.2)

@p . . @ .
f ot div (]gif©pf @tTr (V.3)
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2. MODELE POROELASTIQUE

Les conditions aux limites sont les mémes qu'au chapitre Ill. Le gradient de pression du
uide sur les surfaces inférieure et supérieure de I'némimandibule (surfaces grises sur la gure
V.2) sont dé nies comme suit :

@p  pi’t; diXee
@y dt;max

ou drmax correspond a la hauteur de la section droite la plus grande de I'hémimandibule.

(V.4)

Sur les autres surfaces de I'hnémimandibule aucun ux entrant ou sortant n'est autorisé
(surfaces blanches sur la gure V.2).

Figure V.2. Géométrie et conditions aux limites de I'némimandibule.

En n, les parametres mécaniques de I'hémimandibule sont les mémes que ceux des poutres
présentés au chapitre Il (Tableau I11.1).

2.2 Résultats et discussion

Dans cette section, I'évolution de la pression du uide au cours du temps au sein de I'hé-
mimandibule va étre évaluée puis comparée aux résultats obtenus pour la poutre trapézoidale
(section 111.2.2.2). Ainsi, la pression du uide a travers I'épaisseur de I'hémimandibule est
calculée sous la forme adimensionnelle introduite par Zhang et Cowin (1994) suivante

2p "ty d
p ooy, LY d (V.5)
No
La pression du uide Ps a ensuite été tracée pour di érentes valeurs des deux paramétres :
le coe cient de fuite et la fréquence adimensionnelld .

La Figure V.3 montre I'évolution de la pression du uide P; a travers I'épaisseur d'une
section de I'hémimandibule calculée a huit instants équitablement répartis sur une période de

C : : : 9
mastication, soit pour des instants compris entreT s et4 s par pas deZ s. Tout comme

la poutre trapézoidale, la section choisie se situe & 10 cm du point d'application de I'e ort. Il
est possible d'observer la variation dePs lorsque l'on fait varier le coe cient d'écoulement

et de la fréquence adimensionnell@. Sur la Figure V.3a, nous pouvons observer I'évolution
de la pressionP; a travers I'épaisseur de la poutre poulT 0;1etT 100avec 1, tandis
que sur la Figure V.3bP; est tracée pour un coe cient d'écoulement inniet T 0;1 et
100.

Les allures des courbes sont identiques a celles obtenues pour la poutre trapézoidale a
section elliptique (Figure 111.10). On retrouve le pro | anti-symétrique des courbes autour de
Y = 0, caractéristiques du type de chargement, & savoir un e ort tranchant.
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Figure V.3. Pression du uide interstitiel P; a travers I'épaisseur de 'némimandibule : a)T 0:1 et
1,b) T 100et 1c)T Olet a etd) T 100et a,

De plus, les mémes observations peuvent étre faites concernant I'in uence des parametiies
et :i)plus augmente plus la pression se rapproche de zéro au niveau des surfaces supérieures
et inférieures (Figure V.3c et d) et ii) plus T augmente plus la pressiorP; augmente (Figure
V.3b et d).

En n, les valeurs maximale et minimale de la pression du uideP; sont également obtenues
pour =1et T=100 (Figure V.3b) et a etT=0.1(Figure V.3c) et valent respectivement,
0.036 et 12. Ces deux valeurs adimensionnelles correspondent & une presgiore 2.1 XLO?
Pa et 430 Pa, respectivement.

L'amplitude de la pression est quant a elle Iégérement plus élevée que celle obtenue avec
la poutre trapézoidale. Cette di érence est srement dle a la di érence de géométrie entre les
deux. La hauteur de la section droite de I'hémimandibule est en général plus petite que celle
de la poutre trapézoidale. Les déformations et donc la pression au sein de I'hémimandibule
sont alors plus importantes.

La Figure V.4 présente I'évolution des pressiomp; au sein des régions supérieure et infé-
rieure de la poutre trapézoidale et de 'hémimandibule en fonction de la coordonnée
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2. MODELE POROELASTIQUE

Figure V.4. Pression du uide interstitiel ps en fonction dex suivant les lignes rouges : au sein de la
poutre trapézoidale a section elliptique (a et c) et au sein de I'hémimandibule (b et d).

Comme observé au sein de la poutre trapézoidale (Figure V.4a et c), la pression du uide
pr au sein de I'hnémimandibule dépend de (Figure V.4b et d). Cependant, contrairement a
la poutre trapézoidale, la pression en partie supérieure (au dessus de la bre neutre, Figure
V.4b) et en partie inférieure (en dessous de la bre neutre, Figure V.4d) de I'hémimandibule ne
présente pas exactement la méme évolution. En e et, contrairement a la pression au sein de la
région inférieure, la pression au sein de la région supérieure ne diminue pas continuellement au
fur et & mesure que la coordonnég augmente. Au sein de la partie supérieure, on remarque
gu'elle est quasiment constante entre l'encastrement et la section situé a 5 cm, puis elle
augmente progressivement pour atteindre un maximum aux alentours de 7,5 cm. Enn, elle
diminue jusqu'a I'extrémité de I'hémimandibule et se rapporche d'une pression nulle.

Pour mettre en évidence la di érence entre les évolutions des pressions au sein des régions
supérieure et inférieure de I'hémimandibule en fonction de la coordonnée la pression du
uide p; a été calculée a travers I'épaisseur de 6 sections équiréparties le long de I'hnémiman-
dibule. Ainsi, la premiére section est située a I'encastrement de la poutrex( 0, Figure V.5a)
et la derniére a l'extrémité opposée de la poutrex 12:5cm, Figure V.5f). L'intervalle entre
deux sections successives est de 2.5 cm.
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Figure V.5. Pression du uide interstitiel a travers I'épaisseur de 6 sections équiréparties (lignes
rouges) le long de I'hémimandibule.

Comme observée au sein de la poutre trapézoidale, la pression ne s'annule pas tout a
fait au niveau de la bre neutre de I'hnémimandibule (Y = 0). De plus, on remarque qu'entre
I'encastrement (x 0) et la section situé a 5 cm (Figure V.5a et b), la pression au sein de la
région inférieure (pourY < 0) est plus élevée gqu'au sein de la région supérieure (pouf >
0). De plus, dans ce cas, la pression s'annule pour des valeurs positives de Y. En revanche, au
niveau de la section située a 5 cm (Figure V.5c), les pressions sont égales et la courbe présente
une symétrie en Y = 0 ou la pression s'annule. Enn, pour les sections comprises entre 5
et 12.5 cm (Figure V.5d, e et f), la pression est plus élevée au sein de la partie supérieure
gu'inférieure. On retrouve également les observations faites précédemment, la pression au sein
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de la région inférieure Y < 0) diminue au fur et a mesure que la coordonné& augmente, alors
gue celle au sein de la partie supérieure (Y > 0) est quasiment constante jusqu'a 5 cm puis
augmente jusqu'a atteindre un maximum a 7.5 cm pour nalement diminuer et se rapprocher
de 0 ou l'e ort tranchant est appliqué.

Ces di érences d'évolution entre la pression au sein de la poutre trapézoidale et celle au sein
I'hnémimandibule peuvent étre expliquées par les di érences de géométrie. Par exemple pour
I'hnémimandibule, la pression maximale au sein de la région supérieure de I'hnémimandibule
est atteinte aux alentours de 7,5 cm (Figure V.5d) et correspond a un rétrécissement brutal
de la section (Figure V.6). Plus particulierement, cette zone est la frontiére entre la premiere
prémolaire et le début de la zone non dentée. En revanche la courbure de I'hnémimandibule en
partie inférieure est continue, la pression diminue progressivement a mesure gyeaugmente.

Figure V.6. Prol de 'hémimandibule de brebis.

De plus, comme observé au sein de la poutre trapézoidale, la distribution de la pression
pr au sein de I'hémimandibule dépend a la fois de la fréquence adimensionnelleet de la
répartition de la contrainte axiale . Les Figures V.7 et V.8 représentent I'évolution de la
pression du uide p; et de la contrainte axiale x en fonction dex au sein des parties supérieure
et inférieure de I'hémimandibule pour deux combinaisons de paramétre (=1 avec T = 0.1
et T = 100).

Figure V.7. Distributions de la pression du uide p; et de la contrainte axiale x en fonction de la
coordonnéex et évolutions dep; et de  au cours du temps pour =1 et T =0.1. Les lignes en
couleur sur le graphique temporel représentent les huits instants équirépartis.
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Figure V.8. Distributions de la pression du uide p; et de la contrainte axiale  en fonction de la
coordonnéex et évolutions deps et de « au cours du temps pour =1 et T = 100. Les lignes en
couleur sur le graphique temporel représentent les huits instants équirépartis.

En e et, aussi bien pour la partie inférieure que supérieure de la poutre, lorsque la fré-
guence adimensionnelle est élevée la pression a le méme pro | que la contraintg et sont
en phase dans le temps. En revanche, lorsque la fréquence est faible, le uide a le temps
de s'écouler, la pression n‘augmente pas au hiveau des concentrations de contraintes. Des
résultats similaires sont obtenues lorsque tend vers l'in ni (Annexe C1).

Nous nous intéressons maintenant a la comparaison de la distribution de la pression du
uide suivant z (profondeur) entre la poutre trapézoidale et 'hémimandibule. La pression du
uide pr a été calculée a travers I'épaisseur de 4 sections équiréparties le long de la hauteur
de I'némimandibule (Figure V.9). Ainsi, la premiére section est située a I'encastrement de la
poutre (x 0ety =-1.45 cm, Figure V.9 point A) et la derniére a l'extrémité opposée de
la poutre (x 12cm ety = 1.35 cm, Figure V.9 point D). L'intervalle entre deux sections
successives est de 4 cm suivant et de 0.7 cm suivanty.

Contrairement a la poutre trapézoidale, la pressionp; évolue en fonction dez. Tout
d'abord, on remargue le pro | des courbes degx ne présente plus une forme antysimétrique.
Ensuite, on remarque que les points A et D se situent dans la zone ou les conditions au
limites dépendent du paramétre . Ainsi, il est normal que pour ces points et lorsque tend
vers l'in ni, la pression du uide pr se rapproche de 0 pouiz = 1 (Figure V.9c-d). De
plus, lorsque est égale a 1, on remargue que pour les sections A et B la pression du uide
augmente a mesure qu& augmente. Au contraire, pour les points C et D la pression diminue
a mesure queZ augmente.

Une telle évolution est principalement due a la contrainte axiale x. En e et, sur la Figure
V.10 ou I'évolution de la contrainte axiale x est tracée en fonction deZ, il est possible
d'observer que la contrainte axiale x varie également en fonctionZ. Elle présente le méme
pro | que la pression du uide px .
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Figure V.9. Distribution de la pression du uide p; a travers I'épaisseurz de 4 sections équiréparties
le long de la hauteur de I'némimandibule (A, B, C et D) pour di érentes combinaisons des parameétres
etT.

Figure V.10. Distribution de la pression du uide p; a travers I'épaisseurz de 4 sections équiréparties
le long de la hauteur de 'hémimandibule (A, B, CetD)pour =1letT O:L

Enn, tout comme la poutre trapézoidale, les contraintes transversales y et , ne sont
pas nulles mais négligeables au regard de la contrainte axialg.. Ainsi, pour ce type de
chargement, les contraintes transversales ne semblent pas in uencer de maniére signi cative
la pression du uide au sein de I'hémimandibule.
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2.3 Conclusion et perspectives

Dans cette étude, le modele poroélastique présenté au chapitre Il a été appliqué a la
géomeétrie réelle d'une hémimandibule de brebis soumise a un e ort cyclique représentant la
mastication. Tout comme les deux autres poutres (rectangulaire et trapézoidale), la pres-
sion interstitielle pr a été évaluée en fonction de divers paramétres tels que la fréquence du
chargementT et le coe cient d'écoulement

L'objectif principal de ce travail a été d'évaluer les di érences entre les distributions du
uide au sein de la poutre représentant la géométrie simpli ée d'une hémimandibule (poutre
trapézoidale) et I'hémimandibule réelle. Il a alors été possible d'observer que la distribution
du uide au sein des deux poutres étaient assez proches avec des pressions du méme ordre
de grandeur. Cependant, concernant le temps de calcul, pour un méme nombres d'éléments,
il était dix fois plus court pour la poutre a géométrie simpli ée que pour I'hnémimandibule
réelle. La poutre trapézoidale semble étre une approximation correcte permettant un gain en
temps de calcul non négligeable.

En perspective, il serait intéressant d'étudier I'in uence de di érents chargement sur I'évo-
lution de la pression du uide interstitiel. De méme, I'os spongieux pourrait étre pris en compte
a n de modéliser I'écoulement du uide uniguement au sein de I'os cortical comme d'autres
auteurs ont fait (Goulet et al., 2008; Stecket al., 2003). En n, dans ce modéle seule la porosité
lacuno-canaliculaire est prise en compte, il serait alors intéressant d'implémenter la porosité
vasculaire (Cowinet al., 2009; Li et al., 2010).

3 Modéle d'ostéogenese

Dans la continuité du modéle d'ostéogenése 2D présenté au chapitre IV, le modéle présenté
ici couple les éléments nis, la théorie de la poroélasticité et I'algorithme de di érenciation de
Prendergastet al. (1997).

Tout comme le modéle 2D, il décrit l'activité cellulaire (i.e. a dire la migration et la
prolifération des cellules) au sein du sca old par des équations de di usion couplées avec le
comportement mécanique du probléme a travers les directions principales et les contraintes
principales. En outre, les équations de poroélasticité et la di érenciation cellulaire ont été
implémentées. Le sca old étant considéré comme un matériau poroélastique, la di érentiation
cellulaire est régie par la vitesse du uide et la distorsiorvia l'algorithme de Prendergastet al.
(1997).

3.1 Matériel et méthode
3.1.1 Géométrie et propriétés mécaniques

La géométrie 3D représente l'enveloppe externe du sca old (Figure V.11).

Figure V.11. Géométrie du sca old.
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L'extrémité proximale du sca old est encastrée alors que I'extrémité distale est soumise a
un e ort cyclique F qui simule la mastication des brebis (Thomasoret al., 2001). Bien que
la brebis présente des cycles de mastication bien dé nis, nous supposons qu'elle mache tout
le temps avec une fréquence de 1 Hz.

On considére que le sca old est constitué d'un matériau poroélastique isotrope. De plus,
nous supposons qu'a la con guration initiale il est rempli d'un tissu granulaire, qui sera
progressivement remplacé, durant les 12 semaines, par de I'os, du cartilage ou du tissu breux.
Par conséquent, sa porosité 5, sa perméabilité Ks et son module d'youngEg, varient en
fonction du temps et des tissus formés, et sont dé nis comme suit :

s s0tl mp mg mie g0 pMp  cMc  fMye (V.6)
Ks soKt™1l mp me mge s0 Kpmp Keme Kimge (V.7)
Es "Eso’l s0° so Bl mp me mige Epmp Ecmc Efmgee (V.8)

ou Ego est le module d'Young initial du scaold, Et, Ep, E; et E; sont respectivement
les modules d'Young du tissue granulaire, du tissu osseux, du cartilage et du tissu breux
nouvellement formés, s la porosité initiale du scaold, i, b, cet ¢ les porosités du tissu
granulaire, du tissu osseux, du cartilage et du tissu breux nouvellement formés any, m. et
m;s les fractions de tissu osseux, du cartilage et du tissu breux au sein du sca old.

3.1.2 Poroelasticité

Un uide interstitiel s'écoule au sein des pores de I'os et du sca old. Le systéme est donc
régi par les équations de la théorie de poroélasticité décrites plus haut. Toutefois, dans notre
cas nous considérons les tissus €. le tissu granulaire, le tissu osseux, le cartilage et le tissu
breux) incompressibles, le coe cient de Biot est donc égale a 1 (Detournay et Cheng,
1993). Ainsi, la contrainte totale est égale a la di érence de la contrainte e ective et de
la pression du uide interstitiel pr au sein des pores :

ps | (V.9)

De plus, la variation de la pression interstitielle dans I'os et le sca old est dé nie a l'aide
de la dérivée partielle suivante :

. @p . @ .
CE—f at div Cé%@pf @tTr (V.10)

En n concernant les conditions aux limites, aucun ux entrant n'est autorisé (condition
de Neumann) sur les deux surfaces planes du sca old. Sur les autres surfaces, la presgion
est considérée comme étant nulle (condition de Dirichlet).

3.1.3 Activité cellulaire

Dans cette partie, nous dé nissons l'activité des di érents cellules (migration, prolifération
et di érentiation) impliquées lors de l'ostéogenése a l'aide d'équations de di usion-réaction.

Aprés l'implantation du sca old, les cellules mésenchymateuses vont commencer par mi-
grer et proliférer dans l'implant en titane poreux avant de se di érencier en ostéoblastes,
chondrocytes ou broblastes. L'équation de di usion-réaction s'écrit alors
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@J

MTITITITITI1111111111111111111111111111111

@t -11111111111111111111111111£11111111111111411
Migration Prolifération Di érenciation

Pour rappel D, €st un tenseur qui couple la concentrationc, aux containtes et aux
directions principales comme suit

» » »

D mb bl SIS a | SuSnu a SmSwm a m + (V12

La prolifération des cellules mésenchymateuses au sein de l'implant est exprimée par

Pm Pmo1l C*Cm (V.13)

avecPn le taux de prolifération des cellules mésenchymateuses&t c¢n C, C. Cf OUCy, Cc

||'|I1111111111111111111‘l
5

et ¢; sont les concentrations des ostéoblastes, des chondrocytes et des broblastes. C'est a dire
gu'il y a prolifération des cellules tant que la concentration totale des cellules est inférieure a
1. De plus, nous considérons que ces concentrations sont normalisées et peuvent varier entre

Oetl.

Les paramétresdn,p; dm:c €t dm représentent la di érentiation des cellules mésenchyma-
teuses en ostéoblastes, chondrocytes et broblastes. Comme décrit dans l'article de Prender-

gast et al. (1997), nous considérons que la formation des tissus est régulée par detnuli
biophysiques : la distorsion et la vitesse du uide interstitiel v;. Le stimuli S introduit par
Prendergastet al. (1997) est une combinaison linéaire de ces deux stimuli biophysiques

$¢ S
ot V.14
i (V.14)
ou la distorsion et la vitesse du uide v; sont dé nies comme suit
S; .S (V.15)
K
Vi —Op (V.16)

f

ou 1 et , sont les déformations principales et a et b sont deux constantes (Huiskex al.,
1997).

A partir d'expérimentations animales, Prendergastet al. (1997) ont déduit un ensemble

de seuils, qui permet de dé nir la di érenciation des cellules mésenchymateuses (Figure 1V.5).

Par conséquent, les trois termes de di érentiation apparaissent dans I'équation V.11 comme

suit
¢ . . .
dmbo 1 . 0:01 t pbAG
Ay ! m’PO Cy*Cm Si @s @l et jours V.17)
50 sinon
e fdm;.co‘l Cc*Cm Si0:01 @S @L et ¢ Aldjours (V.18)
50 sinon
$d.10°1 ¢ cn si0:01@S @1
Oms & (V.19)

i .
u0 sinon

oU dm:po; dm:co €t dm: o SONt les taux de di érentiation et et ¢ sont les temps de maturation
des cellules mésenchymateuses pour se di érencier en ostéoblastes ou en chondrocytes.
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Comme décrit précedemment, les ostéoblastes, les chondrocytes et les broblastes sont des
cellules mesenchymateuses di érenciées (Figure 1V.1). Il existe également des di érenciations
transversales (Figure IV.1) : les broblastes sont capables de se di érencier en chondrocytes et
en ostéoblastes. Concernant les chondrocytes, ces cellules ne sont pas capables de se di érencier
directement en ostéoblastes. En e et, sous certaines conditions ces cellules vont s'hypertro-
phier puis mourir par apoptose, s'ensuit alors la dégradation du cartilage puis le remplacement
de ce tissus par de l'osvia les ostéoblastes. Dans notre modéle, nous considérerons que les
chondrocytes peuvent se di érencier en ostéoblastes.

Toutes ces cellules sont capables de proliférer au sein du sca old. Cependant, étant donné
leurs faibles vitesses de migration comparée a celle des cellules mésenchymateuses, nous consi-
dérons que leurs vitesses de migration sont nulles. L'évolution de leur concentration au sein
de l'implant est donc dé nie grace aux équations de di usion-réaction suivantes

@
— Py Anp  dep  drp (V.20)
@t ~£11111111111111111111111111111111111111111 11111111111111111111111111111111111
Prolifération Di érenciation >
@, dme e d V.21
— Fec m;c fic c;b ( )
@'[ £11111111111111111711111111111111111111111 11111111111111111111111111111111111
Prolifération Di érenciation ®
@ p dut  drp d V.22
LN m;f f.b f,c (V.22)
@t £1111111111111111111111111111111111111111111 111111111111111111111111111111111
Prolifération Di érenciation ’

ou Py, P; et P; représentent la prolifération des cellules au sein du sca old et sont dé nis par

¢
Poo 1l cC* 0:.01

P, L P Ct*Cp Si @s @i V.23)
50 sinon
¢Pco 1 c¢ecesi0:01@8 @l

Pe (V.24)
50 sinon
$p.o"1 ceg si0:01@S @

Pr (V.25)
50 sinon

avec Pyp; Pco et Pr les taux de prolifération des ostéblastes, des chondrocytes et des bro-
blastes.

Enn drp;dep et dr.c correspondent aux di érentiations transversales :

g:dbeAl cpe G Si0:01@s @i

drp (V.26)
+,0 sinon
el cpece si0:01@8 @1
co sinon
¢dfco 1 ceoc si0:01@6 @1
m0 sinon

ou drpo, de:po €t di.co sont les taux de di érentiations.

Chacune de ces cellules crée ensuite sa propre matrice extracellulaire. Les ostéoblastes
produisent de I'os, les chondrocytes du cartilage et les broblastes du tissu breux. L'évolution
des fraction des tissusmy,, m¢ et ms au cours du temps est modélisée a l'aide de fonctions
caractéristigues comme suit
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mp  cph (V.29)

me cch (V.30)

ms G h (V.3l)

f

ouh ., h eth, sontles fonctions caractéristiques qui permettent d'initialiser le processus
de formation des tissus. Nous considérons alors que la minéralisation osseuse débute aprés 7
jours de maturation |, des ostéoblastes (Malavakt al., 1999) et dure approximativment 20
jours (Eriksen et al., 1986). La formation de cartilage débute, quant a elle, aprés 14 jours de
maturation . des chondrocytes et dure également environ 20 jours. En n, la formation de
tissu breux est immédiate et dure 20 jours.

Concernant les conditions aux limites, la concentration des cellules mésenchymateuses est
maximale (égale a 1) sur les surfaces planes du scaold et un ux entrant est autorisé sur
les autres surfaces a n de modéliser l'apport des cellules depuis le périoste. Pour les autres
cellules, leur concentration est considérée comme nulle sur les deux surfaces planes et aucun
ux entrant n'est autorisé sur les autres surfaces.

3.1.4 Algorithme

Deux échelles de temps interviennent : i) I'échelle de temps relative a la mastication de
la brebis (de l'ordre de la seconde) et ii) I'échelle de temps relative a l'activité cellulaire
(de l'ordre de quelques heures a plusieurs jours). Ainsi, bien que &imulus mécanique soit
transmis aux cellules osseuses, celles-ci répondent sur une période plus lente.

Pour ces raisons et a n de limiter le temps de calcul du au couplage entre la poroélasticité
et la mécanobiologie, un algorithme a été développé a n de modeéliser la régénération osseuse
au sein du scaold durant les 12 semaines (Figure V.12). Il permet de mettre a jour la
répartition cellulaire et les propriétés mécaniques tout en prenant en compte I'évolution de la
pression du uide interstitiel au cours du calcul.

Dans un premier temps, les équations de poroélasticité sont calculées au sein du sca old
sur un cycle de mastication. A la n du cycle de mastication, la vitesse moyenne du uide qui
sera impliquée dans le processus de di érenciation des cellules est stockée.

Ensuite, les équations de di usion-réaction décrivant I'activité cellulaire au sein du sca old
sont calculées durant 1 semaine. A la n du cycle, la distribution des cellules et les propriétés
mécaniques du sca old sont mises a jour et stockées.

En n, les di érentes étapes sont recalculées a n de couvrir un intervalle de temps de 12
semaines.
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Figure V.12. Algorithme.

3.2 Reésultats préliminaires

La simulation numérique a été réalisée sous le logiciel COMSOL multiphysics 3.5a. Les
principaux paramétres relatifs au modéle tels que ceux associés au comportement méecanique
du systéme et a l'activité cellulaire sont reportés dans le Tableau IV.1. Concernant les para-
meétres non répertoriés, la porosité et la perméabilité du tissu osseux néo-formé est de 0.8 et de
3.710¥ m* N ! s ! respectivement. Les ostéoblastes ont un taux de prolifératioP, égale
a110°9%s 1, quant aux cellules mésenchymateuses leur taux de di érenciation en ostéoblaste
estde 110%s .

Tout d'abord, nous pouvons remarquer que lestimuli S au sein du sca old est toujours in-
férieur a 1 (Figure V.13). Les cellules mésenchymateuses vont donc uniquement se di érencier
en ostéoblastes.

Figure V.13. Distribution du stimuli S a travers 8 coupes longitudinales (chacune espacée de 1.5
mm) du sca old pour Vs = Vimoyen -

Ainsi, toujours dans l'optique de limiter le temps de calcul, lors de la deuxiéme phase
de l'algorithme seulement les équations de di usion-réaction régissant la concentration des
ostéoblastes et I'équation relative a la minéralisation osseuse ont été implémentées.

La Figure V.14 présente I'évolution des concentrations des cellules mésenchymateuses et
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des ostéoblastes ainsi que I'évolution de la fraction du tissu osseux minéralisé au cours des 12
semaines.

Figure V.14. Distribution des concentrations des cellules mésenchymateuses, et des ostéoblastes
Cp ainsi que de la fraction de tissu osseux minéralisén, pour t égale & 0, 4,8 et 12 semaines.

Comme obtenu avec le modéle 2D (chapitre 1V), la migration des cellules a lieu de I'exté-
rieur vers l'intérieur du sca old. De plus, comme observé expérimentalement, le tissu osseux
se formevia le processus d'ossi cation primaire. En e et, I'algorithme ne prédit aucune for-
mation de tissu cartilagineux comme observé lors du processus d'ossi cation endochondrale.

La formation de tissu osseux ne débute qu'apres la maturation des ostéoblastes. En e et,
aprés 4 semaines, on peut remarquer que les ostéoblastes commencent a proliférer alors qu'il
n'y a toujours pas de minéralisation osseuse a ce stade de la simulation. Aprés 12 semaines, la
minéralisation osseuse atteint 60% sur le bord du sca old alors qu'au centre celle-ci est nulle.

3.3 Conclusion et perspectives

Ces résultats préliminaires o rent di érentes perspectives. Tout d'abord, l'algorithme
semble étre une bonne alternative an de limiter le temps de calcul. Cependant, il serait
intéressant d'évaluer I'in uence de l'intervalle de temps entre 2 boucles sur la répartition des
tissus. Ici, nous avons choisi 1 semaine pour la mise a jour des propriétés mécaniques mais
2 semaines pourrait peut étre sure ou au contraire il peut étre nécessaire de diminuer cet
intervalle de temps a 4 jours.

De plus, pour le moment, ce modéle n'a pas été validé expérimentalement. En e et, le
modeéle prévoit une formation de tissu osseux inférieure a celle observée expérimentalement.
Ainsi, I'ensemble des propriétés relatives a l'activité cellulaires doivent étre adaptées aux
résultats expérimentaux a n d'obtenir la méme fraction volumigue de tissu osseux au sein du

scaold aprés les 12 semaines.

D'aprés les résultats expérimentaux, il semblerait que les propriétés mécaniques et plus
particulierement la rigidité des implants aient un impact sur la quantité de tissu osseux néo-
formé. Il serait alors intéressant d'évaluer numeériquement I'in uence du module d'Young sur
la formation osseuse. De méme, bien que la porosité des implants fabriqués par OBL est une
porosité xe, il serait intéressant d'évaluer I'in uence de celle-ci sur la régénération osseuse.

Ensuite, le modéle numérique pourrait étre appliqué a l'implant contrdle a n de véri er
le pouvoir ostéoconducteur du sca old.

Toutefois, ce modeéle présente quelques limites. Tout d'abord, notre modéle utilise I'ago-
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rithme de mecanorégulation de Prendergaset al. (1997) qui est calibré pour la régénération
osseuse lors de la guérison d'une fracture et non lors de l'ostéointégration d'un sca old. En-
suite, nous ne prenons pas en compte les facteurs biologiques tels que l'apport en nutriments
et en oxygene, ni I'in uence des facteurs de croissance sur l'activité cellulaire (Bailon-Plaza et
van der Meulen, 2001; Gerist al., 2008; Ambard et Swider, 2006). En n, la xation de I'im-
plant n'est pas prise en compte. Les micro-mouvements de l'implant dus aux vis et pouvant
in uencer la régénération osseuse sont donc négligés.
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CONCLUSION GENERALE

Le but de ce travail de these était double puisqu'il était d'évaluer expérimentalement
le pouvoir ostéoconducteur d'implants poreux en titane implantés sur la partie non dentée
d'hémimandibules de brebis et de développer un modéle numérique capable de prédire la
formation des tissus osseux au sein de ces sca olds.

Lors de la revue de littérature, l'intérét des substituts osseux pour la reconstruction tis-
sulaire ainsi que les étude@ vivo relatives a l'implantation de sca old en titane répertoriées
dans la littérature ont été présentés. Tres peu d'expérimentationsn vivo ont utilisé des
implants poreux en titane pour la reconstruction de defects osseux critiques soumis a des
contraintes mécaniques. De plus, la plupart d'entre elles ont été réalisées sur de petits ani-
maux et les méthodes de xation (plagues d'ostéosyntheses trés rigides) ne permettaient pas
de transmettre le chargement mécanique au sca old.

Dans le chapitre Il, le choix du modéle animal utilisé pour les expérimentationgn vivo a
été détaillé. C'est le modele ovin qui a été retenu puisque les brebis présentent un processus
de régénération osseuse plus proche de celui de 'homme. La zone choisie fut la mandibule
et chaque implant présentait son propre systéeme de xations an d'assurer le transfert des
contraintes entre l'os et I'implant. Ensuite, le protocole ainsi que les résultats des expérimen-
tations in vivo ont été présentés. Trois types d'implants ont été développés puis implantés : i)
un implant rigide, ii) un implant exible et iii) un implant exible ayant subi un traitement de
surface a la soude. Pour chaque type d'implant, un implant poreux et un implant contréle non
poreux étaient implantés sur les hémimandibules droites et gauches respectivement. Au total,
29 brebis ont été opérées. Elles ont été sacri ées 12 semaines aprés l'opération. Des analyses
histologigues et microtomographiques et des essais de exions réalisés sur les hémimandibules
apreés le sacri ce des brebis ont permis de mettre en avant le pouvoir ostéoconducteur des scaf-
folds. lls ont également permis de mettre en évidence I'in uence des propriétés mécaniques des
implants sur l'ostéogenése puisque la formation de tissu osseux au sein des implants exibles
étaient bien supérieurs a celle au sein des implants rigides. Concernant I'in uence du traite-
ment de surface sur le pouvoir ostéoconucteur des implants, aucune conclusion n'a pu étre
tirée.

Dans le chapitre Ill, un modeéle 3D poroélastiqgue en éléments nis capable de prédire
I'écoulement du uide interstitiel au sein des pores de structures osseuses a été présenté.
Deux poutres ont été testées : i) une poutre a section rectangulaire soumise a un e ort axial
et a un moment échissant, tous les deux cycliques et ii) une poutre trapézoidale encastrée
a section elliptigue représentant la géométrie simpli ée d'une hémimandibule de brebis et
soumise a un e ort longitudinal cyclique a I'extrémité opposée. Ce modéle basé sur le travalil
de Manfredini et al. (1999) nous a permis d'évaluer a la fois I'in uence de la géométrie et celle
des conditions aux limites sur I'évolution globale de la pression du uide, tout en gardant un
temps de calcul raisonnable. En outre, bien que dans cette thése, le modéle numérique ait
été utilisé pour une étude animale spéci que, il pourrait étre facilement adapté a d'autres
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structures osseuses. En n, ce modéle nous a permis de valider la formulation de la théorie de
la poroélasticité implémentées sous COMSOL multiphysics 3.5a a n de I'appliquer, dans un
second temps, au modele d'ostéogenése au sein d'un sca old présenté dans le chapitre V.

Dans le chapitre IV, un modéle numérique d'ostéogenése multi-échelle et multi-physique 2D
en éléments nis a été présenté. Il est basé sur les expérimentations animales présentées dans le
chapitre |l et est capable de prédire la formation des tissus osseux au sein des sca olds en titane
implantés sur les hémimandibules de brebis. La migration cellulaire et la croissance osseuse
au sein du sca old sont décrites par des équations de di usion. En outre, I'activité des cellules
mésenchymateuses est directement couplée au comportement mécanique du probléme puisque
la migration cellulaire suit les directions principales des contraintes. Le modéle a ensuite
été corrélé a des données expérimentales. Une comparaison qualitative entre nos résultats
numeériques et les observations histologiques a été faite en termes de répartition cellulaire et
de tissus osseux. Le modéle numérique a également été quantitativement comparé aux résultats
expérimentaux obtenus a partir d'un essai quasi-statique e ectué sur une hemimandible de
brebis aprés douze semaines d'implantation du sca old. Bien qu'une seule hémimandibule
ait été utilisée pour valider notre modéle, la simulation numérique peut étre tout de méme
considérée comme un outil utile et pertinent capable de prévoir la régénération osseuse au
sein d'un sca old.

Le chapitre V reprend les formulations présentées aux chapitres Il et IV. Dans un pre-
mier temps, les formulations de poroélasticité présentées aux chapitres Il ont été appliquées
a la géométrie réelle de I'hémimandibule de brebis. Concernant I'évolution de la pression du
uide interstitiel, on retrouve les mémes pro Is que ceux observés au sein des poutres rectan-
gulaires et trapézoidales (chapitre Il1). Ainsi, étant donné le temps de calcul plus important
pour la géométrie réelle, il serait envisageable de se ramener a une géométrie simpli ée telle
gue la poutre trapézoidale. Ensuite, un modéle complet poroélastique et mécanobiologique
en éléments nis a été développé an de décrire la régénération osseuse au sein du sca old
pendant 12 semaines. Etant donné le double couplage, un algorithme a été développé a n de
pouvoir mettre a jour la répartition cellulaire et les propriétés mécaniques tout en prenant
en compte I'évolution de la pression du uide au cours du calcul en éléments nis. Comme
observé expérimentalement, il prédit la régénération osseusga le processus d'ossi cation
primaire. L'algorithme mis en place semble étre alors une bonne alternative a n de limiter le
temps de calcul.

Ce travail alliant expérimentation in vivo et modélisation numérique ouvre la voie a des
perspectives pour I'optimisation du design de sca olds. Cependant, un certains nombres d'axes
restent a étre approfondis a la fois sur le plan expérimental que numérique.

Tout d'abord, concernant I'expérimentation animale, il serait intéressant de poursuivre
les expérimentations sur un plus grand nombres de brebis en sélectionnant le gabarit des
moutons an de limiter le risque de fracture des implants. En outre, il serait envisageable
d'améliorer le design de l'implant exible (i.e. diminution progressive de la section depuis la
partie proximale vers la partie distale de l'implant). En n, il serait nécessaire de poursuivre
les examens histologiques a n de valider les résultats obtenus avec I€T.

Concernant les modéles poroélastiques présentés au chapitre Il et V, ils seraient intéres-
sant d'évaluer I'in uence de di érents types de chargement sur I'évolution de la pression du
uide interstitiel. De plus, a n de rendre plus réaliste le modele, il serait nécessaire de prendre
en compte I'os spongieux ainsi que la porosité vasculaire.

En n, les résultats du modéle d'ostéogenése 3D sont pour le moment préliminaires et des
améliorations doivent encore étre apportées. Il est en e et nécessaire de valider le modeia
les résultats expérimentaux. Il serait également intéressant d'évaluer I'in uence des parametres
intrinséques a l'implant, tel que son module d'Young ou encore sa porosité sur la répartition
des tissus lors de la régénération osseuse.
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ANNEXEA

PARTIE EXPERIMENTALE

1 E ort de mastication

Y Moutons de petit gabarit

Thomason et al. (2001) ont étudié les déformations de la mandibule de brebis lors de la
mastication. lls ont alors xé 3 gauges de déformations sur les hémimandibules de 5 brebis
adultes (50-70 kg) (Figure A.1).

Figure A.l. Positionnement des gauges de déformation sur les hémimandibules de brebis (Thomason
et al., 2001).

La gauge rostral a mesuré des déformations moyennes de 400et maximales de I'ordre de
1200 . Il est alors possible d'obtenir a partir de ces déformations les e orts de mastication
F moyen et maximale sur les incisives.

On considére alors que la gauge est placée a une distaricales incisives égale a 6 cm et
gue la section de I'hnémimandibule a cet endroit est une ellipse creuse d'épaisseuégale a 2
mm de petit axe a égale & 1 cm et de grand axé égale a 2 cm. De plus on considere que la

L : h A :
gauge est placée a la dlstanc% de la bre neutre de I'hémimandibule.

En exion la contrainte axiale est donnée par :

M
XX y_f (A.1)
I'm

ou y est la position de la gauge par rapport a la bre neutre soith~2, M; le moment de
exion tel que My FL et |y linertie de I'hémimandibule tel que
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ANNEXE A. PARTIE EXPERIMENTALE

3 - 2 3
| ah a 2e’"h 2es (A2)
64 64

De plus, la loi de Hooke nous donne

xx E xx (A.3)

En substituant y, M¢, I, et 'Equation A.3 dans I'Equation A.1, on obtient

E w ah® "a 2eh 2ee3s
32hL

On obtient alors un e ort de mastication moyen de 36 N et maximal de 109 N.

F (A4)

Y Moutons de gros gabarit

Les brebis des deux derniers groupes (4 et 5) équipées des implants exible ont un plus
gros gabarit que les brebis de I'étude de (Thomasoet al., 2001). Leurs hémimandibules sont
donc plus grandes et leurs e orts de mastication risquent d'étre plus importants.

A partir de la limite élastique de I'os cortical, il est possible d'obtenir I'e ort de mastication
maximal auquel une hémimandibule peut étre soumise. Cet e ort de mastication évolue avec
la géométrie de la mandibule, il sera alors di érent en fonction du gabarit de la brebis.

Nous allons calculé cet e ort pour deux gabarits de brebis.

Comme précédemment, on considéere que I'hémimandibule a une section elliptique creuse
d'épaisseure égale a 2 mm de petit axea et de grand axeh. L'inertie est donnée par I'Equation
A2.

Pour les brebis de petit gabarit,a est égale a 1 cm eh est égale a 2 cm, ce qui donne
lmp 27 10° m*.

Pour les brebis de petit gabarit,a est égale a 1.3 cm eh est égale a 2.7 cm, ce qui donne
Ilmg  7:210° m*,

De plus, si on considere que la contrainte axiale maximaleyxmax (Equation A.1) doit

étre inférieure a la contrainte admissible de l'os cortical et que celle-ci est la méme pour les
brebis de petit et gros gabarit, on obtient

hgl— p—— (A.5)
mg
avec les indicegy et p correspondant aux brebis de gros et petit gabarits. On obtient

Mtg  hplmg

2:1 A.6
Mtp  hglmp (A8)

Ensuite, si on considére que la limite élastique de I'os cortical est de 100 MPa, on peat
posteriori obtenir I'e ort F auquel est censé résister I'hémimandibule. En e et, le moment de
exion M; s'exprime a partir du bras de levierL de I'e ort appliqué sur une hémimandibule
F qu'on cherche a déterminer

Mt FL (A7)
Ainsi, pour les moutons de petit gabarit, le bras de levier est de 6 cm. On obtient

2 maxlmp

F
P Lhy

363N (A.8)

Pour les moutons de gros gabarit, le bras de levier est de 7 cm. On obtient
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2. IMPLANT CONTROLE

2 maxImg
F — 82N A.9
p Lhg (A.9)

2 Implant controle

Les encoches de l'implant contréle ont été dé nies a n qu'il ait le méme comportement
(méme éche associée au méme chargement) que le sca old. Le raisonnement est alors le méme
gue pour le dimensionnement de la poutre de l'implant exible. Il faut que le produitEl soit
constant. On a donc :

Edlc Esls (A.10)

ou E. et Es sont les modules d'Young respectifs de l'implant contréle et du sca old et ¢ et
I s sont les inerties respectives de I'implant contréle et du sca old .

On considére les sections des implants cylindriques. L'inertie du sca old est donné par :

D
64

(2

(A.11)

I's
L'inertie de l'implant contréle est plus compliqué a obtenir puisque celui-ci est un cylindre
troué d'encoches. Plus particuliéerement, il est composé de tranches pleines et de tranches

trouées associées en série (Figure A.2). On considére que ces tranches sont des cylindres creux
de rayonr et d'épaisseure en titane.

Figure A.2. Implant contréle.
Les inerties des tranches pleinek;; et trouéesl, sont données par :

D4 "D 2e?

I S A.12

" 64 64 (A12)
P2 22 1o 9 r e 3 . >

ltc QS S r°sin“ drd (A.13)
ko 2k -p r

ou p/2 est le nombre d'encoches équi-réparties autour du cylindre.

L'inertie 1 de l'implant contréle est alors l'inertie homogénéisée obtenue a partir dé¢;
etlio:

|, 2 ule (A.14)
It T2

Sous mathematica, la valeur dep obtenu est de 36. Ainsi il faut qu'une tranche sur 2
comporte 18 encoches, a n que l'implant contrdle et le sca old aient le méme comportement.
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3 Implant exible

Y Autres designs proposés

An de rendre plus souples les sca olds, diérents designs d'implant exible sont été
proposés. Ceux présentés ici, n'étaient pas réalisables par SLM. Le premier consistait a couper
une poutre sur deux en quinconce (Figure A.3a), quant au deuxiéme, il consistait a supprimer
les poutres au centre des mailles (Figure A.3Db).

Figure A.3. 2 autres designs d'implants exibles non réalisables par SLM.

Y Véri cation de la tenue en service

Figure A.4. 2 autres designs d'implants exibles non réalisables par SLM.

L'implant ne doit pas plasti er lors de la mastication. Il est donc nécessaire de Vvérier
pour quelle valeur d'e ort de mastication F, la contrainte axiale maximale .x est égale a la
limite élastique du titane grade  obtenu par SLM égale a 500 MPa (Barbas, 2011). Sachant
gu'en exion, la contrainte axiale est donnée par

M
Yt (A.15)

XX
't

ol y est la position du point considéré par rapport a la bre neutre, on a dans le cas
extréme

hM
ocmax | = — (A.16)
' 2 1t

Le moment de exion M s'exprime a partir du bras de levierL égale a 0.04 m et de
I'e ort appliqué sur une hémimandibule F qu'on cherche a déterminer

M¢ FL (A.17)

Ainsi en substituant, I'équation A.17 dans I'équation A.16, on obtient
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3. IMPLANT FLEXIBLE

E 2 xxmax |t XX;max h? (A.18)
bL 6L

L'implant risque de plasti er pour un e ort de mastication supérieur a 109 N. On est donc
a la limite pour un e ort de mastication maximale de 150 N. Cependant, il ne risque pas de
plasti er pour les e orts de mastication moyen qui sont de l'ordre de 36 N.

Y Calcul de la déformation lors de la mastication

On cherche a caractériser I'élongation relative qui se produira sur la périphérie de I'implant
exible en considérant que les sections droites maillées n'apportent aucune rigidité et qu'elles
restent perpendiculaires a la ligne moyenne.

Figure A.5. Déformation de l'implant exible lors de la mastication.

En écrivant I'équilibre statique d'un trongon de poutre situé a I'abscissex par rapport a
la face gauche de l'implant, on obtient le moment de exion subit par cette section

M¢"xs F°L Xxe (A.19)

De plus, la relation de comportement nous donne
Mt xe Eil; ®Re F L xe (A.20)
En intégrant une premiére fois, on trouve
2
Ed ®xs F a% Lx A (A.21)
Or I'encastrement ax 0 implique '(0)=0, la constante d'intégration A est donc

A O (A.22)

En intégrant une deuxiéme, on obtient

3 2
Eel “xo Fcé% X?L B (A.23)

Or l'encastrement ax 0 implique (0)=0, la constante d'intégration B est donc

B 0 (A.24)
La éche de l'implant “xe est donc
R F (]%(3 X2
X — & —Lf A.25
Eidy 6 2 ( )
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De plus, elle est maximale erx [; et vaut

F
Edly

max X

32
éL LLe 0:12mm A.26
= (A.26)
La rotation des sections droites de l'implant (en radian) est donnée par

F &
e - & Lx* A27
Ed¢ 2 (A.27)

En considérant que le pas entre deux sections droites ept(Figure A.6), il est possible
de déterminer l'allongement relatif de la matiére qui sera coincée entre deux sections droites
voisines sur la surface extérieure de l'implant.

Figure A.6. Rotation des sections droites

On obtient

h 6 ] e
AiB; ABy 3 X P X
AoBg p

(A.28)

ou h est la hauteur des sections droites de l'implantlf 14 mm).
On trouve une déformation qui varie de 0.6% a gauche de I'implant a 0.3% a droite.
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4. PROTOCOLE DETAILLE DE L'ESSAI DE FLEXION

4 Protocole détaillé de l'essai de exion

Table A.1. Protocole expérimentale du montage de exion simple

Préparation des spécimens

Percer 3 trous de diamétre 3 mm équi-répartis sur la région
proximale de I'hémimandibule qui sera ensuite encastrée puis
visser 3 vis ( 4 x 40 mm). E ectuer un mouchetis a l'aide de

peintures aérosols noire et blanche sur le c6té de
I'hémimandibule qui sera photographiée.

Préparation du moule

Monter le moule en aluminium puis mettre de la pate a modeler
pour éviter les fuites et graisser le moule a l'aide d'un aérosol.

Placer correctement 'hémimandibule dans le moule a l'aide de
pinces en véri ant la dimension entre I'encastrement et les
incisives. Préparer le mélange de PMMA (120 g de liquide pour
240 g de poudre) puis le verser dans le moule. Attendre 10 min
le temps de la polymérisation.

Machine Instron

Fixer la glissiére a bille sur la machine Instron puis le moule sur
la glissiere a bille.

Placer I'appareil photo numérique face a I'hémimandibule a
l'aide d'un bras articulé.

Figure A.7. Mise en plan du fond du support en aluminium.
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Figure A.8. Mise en plan du grand coté du support en aluminium.

Figure A.9. Mise en plan du petit coté du support en aluminium.

Figure A.10. Mise en plan du petit coté bis du support en aluminium.
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5. PRE-ESSAI DE FLEXION

Figure A.11. Mise en plan de la plague intermédiaire entre le support en aluminium et la glissiére a
billes.

5 Pré-essai de exion

Des pré-essais de exion ont été réalisés sur une hémimandibule implantée et une hémi-
mandibule saine provenant d'une méme brebis sacri ée juste aprés l'opération (Figure A.12)
a n de : i) valider la méthode de post-traitement et ii) caractériser le comportement mécanique
de I'hémimandibule implantée au regard de celui de I'hnémimandibule saine.

Figure A.12. Mandibule implantée (a) et et saine (b) provenant d'une méme brebis sacri ée juste
aprés l'opération.

Plus particulierement, ces pré-essais ont permis d'évaluer les interfaces os/implant a l'ins-
tant initial (sans recolonisation osseuse). Les courbes de de exion expérimentales sont pré-
sentées sur la Figure A.13.

Il est possible d'observer une nette di érence entre les deux courbes expérimentales.
Concernant I'hémimandibule saine, la courbe est quasiment droite alors que celle correspon-
dant a I'hémimandibule implantée présente deux changements locaux de pente relatifs aux
interfaces os/implant proximale et distale. Le comportement mécanique de I'hémimandibule
est donc a ectée par l'implantation de l'implant. Ainsi, la éche de I'némimandibule implan-
tée est plus importante que celle de la saine. Plus précisément, la éche maximale est de 4,5
mm pour I'hémimandibule implantée et de 0,45 mm pour I'hémimandiule saine.

Les rigidités initiales des interfaces proximales et distales obtenus a I'aide du modéle poutre
sont de 96 Nm/rad et de 5.7 Nm/rad respectivement. L'interface distale est beaucoup moins
rigide que l'interface proximale.
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Figure A.13. Courbe de de exion des hémimandibules implantée et saine provenant de la méme
brebis sacri ée juste aprés l'opération.

6 Reésultats expérimentaux détaillés

Dans cette section, les résultats des analyses histologiques et microtomographique et les
résultats des essais de exion relatifs a chaque brebis sont présentés. Les tableaux A.2 et A.3
résument les analyses qui ont été e ectuées sur chague hémimandibule explantée.
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Table A.2. Récapitulatif des brebis équipées avec des implants rigides :

des xations, traitement de surface au NaOH, histologie, essai de exion et -CT.

Temps de

Traitement

références, poids (kg), age (mois), temps de cicatrisation (semaine), version de l'implant, versio

Références Poids (K Age icatrisati Version Version d ‘ Histoloai Essai de cT
brebis oids (kg) (mois) cicatrisation implant xations € surlace Istologie exion i
(semaine) au NaOH
\ 10203 \ \ 14 \ 18 \ \ \ \ X \ X \ \
\ 10314 \ 50 \ 12 \ 15 \ \ \ \ \ \ \
Version 1
\ 10300 \ 48 \ 12 \ 12 \ \ \ \ X \ X \ \
| eo2s8* [ 70 [ 14 | 5 | | | | | | |
| sooor [ 75 [ 12| 3 | | | | | | |
Rigide Non
\ 90085 \ 70 \ 40,5 \ \ \ \ \ X \ X \ \
\ 80058 \ >80 \ 51 \ \ \ \ \ X \ X \ \
| 00103 | >80 | 42 | | | version 2 | X | X | |
\ 00042 \ >80 \ 31 \ 12 \ \ \ \ X \ X \ \
| 20018 | 64 | 135 | | | | | | X | X |
20260 | 72 | 12 | | | Version3 | | X | X |
| 20059 | | 185 | | | | | | X | X |
\ 20017 \ 62 \ 14 \ \ \ \ \ \ X \ X \
| 20138 | 60 | 14 | | | | | | X | X |
\ 20053 \ 40 \ 14 \ \ \ \ \ \ X \ X \

SATVLIA XNVINIWIHIAXT SIVIINSIH 9
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Table A.3. Récapitulatif des brebis équipées avec des implants exibles : références, poids (kg), age (mois), temps de cicatrisation (semaine), version de l'implant, versiorn
des xations, traitement de surface au NaOH, histologie, essai de exion et -CT.

Référe_nces Poids (kg) Age cizzrt]:iZZt?oen V eriosn Ver_sion -g:itseunrqf:l::e Histologie Essai de
brebis (mois) (semaine) implant xation au NaOH exion
| 90043 | >80 | 43 | 12 | | | | | | |
| 90046 | >80 | 435 | 13 | | | | | | |
S | | | non | | x|
| oow87 | 80 | 44 | 12 | | | | | | X |
‘ 00049 ‘ 8 ‘ 45 ‘ ‘ Flexible ‘ Version 3 ‘ ‘ ‘ ‘ X ‘
| oes | 72 | 445 | | | | | | X
| 90040 | >80 | 575 | 2 | | | | | | |
| ooco7 | >80 | 455 | | | | | | | X |
| 90034 | >80 | 58 | | | | | | X | X |
| 70047 | >80 | 82 | 12 | | | | | X | X |
| 10051 | >80 | 34 | | | % X X |
| 00083 | >80 | 45 | | | | | | X | X |
| 80025 | >80 | 70 | | | | | | X | X |
| 00014 | 75 | 46 | | | | | | X | X |

FIVLINIANIEGIAXT F11Hdvd 'V IXINNY



6. RESULTATS EXPERIMENTAUX DETAILLES

Y Brebis 10203
Histologie

Les Figure A.14 et A.15 présentent des coupes longitudinales polies et colorées au trichrome
de Masson Goldner, allant de la face externe & la face interne du scaold et de I'implant
contrdle respectivement.

Figure A.14. Coupes histologiques du sca old de la brebis 10203.

Figure A.15. Coupes histologiques de l'implant contrdle de la brebis 10203.

Le scaold est entouré d'une masse osseuse minéralisée non structurée. L'intérieur est
partiellement comblé par un matériel minéralisé. La minéralisation est trés active, et la vas-
cularisation trés développée au sein et autour de l'implant (Figure A.16).

Figure A.16. Agrandissements de la coupe centrale du sca old de la brebis 10203 : a) tissu breux,
guelgues adipocytes, b) pores partiellement remplis d'os et ¢) pores remplis d'os avec une minéralisa-
tion trés active (vascularisation).

De plus, On peut noter un début d'organisation corticale sur la partie supérieure de
I'implant (Figure A.17). A certains endroits, le titane n'est pas en contact direct avec l'os
néo-formé (Figure A.17).
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Figure A.17. Agrandissements de la coupe centrale du scaold de la brebis 10203 : a) interface
os/titane, pas de contact direct, b) organisation longitudinale.

La partie inférieure et l'intérieur de I'implant contréle sont entourés/comblés de tissus -
breux. Cependant, du tissu osseux néoformé est visible sous I'implant, formant une structure
jointive entre l'avant et l'arriere de la machoire (Figure A.18). Ce tissu semble correspondre
a une réparation spontanée entre les deux segments qui se retrouvent rapprochés du fait de

la faillite de l'implant.

Figure A.18. Agrandissements de la coupe centrale du sca old de la brebis 10203 : a) tissu musculaire,
b) tissu osseux minéralisé trés vascularisé et c) tissu breux vascularisé.
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Essai de exion

Figure A.19. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 10203.

L'hémimandibule équipée de l'implant contrble ne présente aucune zone de faiblesse, les
interfaces proximale et distale sont parfaites. Quant a celle équipée du sca old, sa zone de
faiblesse est l'interface distale qui a une rigidité de 84,7 Nm/rad.
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Y Brebis 10314
Histologie
Les Figure A.20 et A.21 présentent des coupes longitudinales polies et colorées au trichrome

de Masson Goldner, allant de la face externe & la face interne du scaold et de l'implant
contrdle respectivement.

Figure A.20. Coupes histologiques du sca old de la brebis 10314.

Figure A.21. Coupes histologiques de I'implant contrdle de la brebis 10314.

Le sca old est partiellement entouré d'une masse osseuse minéralisée non structurée. L'in-
térieur comporte peu de matériel minéralisé (Figure A.22). Une structure presque jointive est
retrouvée au-dessus du sca old, sans structure corticale toutefois.

Figure A.22. Agrandissements de la coupe centrale du sca old de la brebis 10314 : a) pores remplis
de tissus breux vascularisés, b) pores remplis partiellement d'os.

L'intérieur de l'implant contréle est vide et ne comporte pas de matériel minéralisé. Ce-
pendant, il est recouvert par un manchon osseux minéralisé non structuré. Concernant les
deux implants, la minéralisation et la masse osseuse sont plus importantes sur la face interne

186



6. RESULTATS EXPERIMENTAUX DETAILLES

(bouche) par rapport a la face externe (joue) ; et semblent progresser de l'extérieur vers l'in-
térieur des implants.

Figure A.23. Agrandissements de la coupe centrale du sca old de la brebis 10314 : a) Muqueuse sur
tissu breux, b) tissu musculaire et ¢c) zones de minéralisation active (lignes d'ostéoblastes).

Essai de exion

Figure A.24. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 10314.

Les deux hémimandibules présentent chacune une zone de faiblesse. En e et, l'interface
proximale du sca old et l'interface distale de limplant contréle ont des rigidités respectives
de 108 Nm/rad et 21.6 Nm/rad. Les deux autres interfaces sont parfaites.
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Y Brebis 10300
Histologie

Les Figure A.25 et A.26 présentent des coupes longitudinales polies et colorées au trichrome
de Masson Goldner, allant de la face externe & la face interne du scaold et de l'implant
contrdle respectivement.

Figure A.25. Coupes histologiques du sca old de la brebis 10300.

Figure A.26. Coupes histologiques de I'implant contrdle de la brebis 10300.

Le scaold est intégré dans une masse osseuse minéralisée globalement non structurée.
L'intérieur est comblé majoritairement par un tissu minéralisé (Figure A.27c) et en partie par
un tissu breux (Figure A.27b). On note une organisation corticale partielle a la surface de
I'os, traduisant un remodelage plus avancé (Figure A.27a).

Figure A.27. Coupes histologiques provenant de la brebis 10300 : a) organisation longitudinale cor-
ticale partielle, b) tissu breux et c) pores remplis de tissu osseux en remodelage actif.

L'implant est entouré d'une masse osseuse minéralisée non structurée. L'intérieur est pra-
tiquement comblé par un matériel osseux non structuré en synthése active (Figure A.28b). La
face externe comporte plus de tissu breux, correspondant a une non intégration.
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6. RESULTATS EXPERIMENTAUX DETAILLES

Figure A.28. Agrandissements de la coupe centrale de l'implant contrdle de la brebis 10203 : a)
adypocites et b) minéralisation active, tissu osseux trés vascularisé.

Essai de exion

Figure A.29. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 10300.

Les deux hémimandibules présentent des zones de faiblesse aux interfaces distales. Les
rigidités associées sont de 150 Nm/rad et 48 Nm/rad pour le sca old et l'implant contrdle
respectivement. Les deux interfaces proximales sont, quant a elles, parfaites.
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ANNEXE A. PARTIE EXPERIMENTALE

Y Brebis 90085
Histologie

Les Figure A.30 et A.31 présentent des coupes longitudinales polies et colorées au trichrome
de Masson Goldner, allant de la face externe & la face interne du scaold et de l'implant
contrdle respectivement.

Figure A.30. Coupes histologiques du sca old de la brebis 90085.

Figure A.31. Coupes histologiques de I'implant contrdle de la brebis 90085.

Le sca old est entouré par deux masses osseuses minéralisées non structurées. L'intérieur
est partiellement comblé par un matériel en remodelage actif (Figure A.32).

Figure A.32. Agrandissements de la coupe centrale du sca old de la brebis 90085 : a) tissus breux,
b) chondrocytes hypertrophiés (zone réduite) et c) tissu osseux vascularisé (minéralisation active).

L'implant contréle est entouré d'une masse osseuse minéralisée non structurée, en remo-
delage actif. Il y a presque jonction entre les segments antérieur et postérieur sous l'implant.
Cependant, l'intérieur de l'implant est vide.
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6. RESULTATS EXPERIMENTAUX DETAILLES

Figure A.33. Agrandissements de la coupe centrale du sca old de la brebis 90085 : a) chondrocytes
sous l'implant suggérant une désolidarisation de celui-ci ou une fracture, b) tissu breux et ¢) os
minéralisé en remodelage actif.

Essai de exion

Figure A.34. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 90085.

Les deux hémimandibules présentent chacune une zone de faiblesse. En e et, l'interface
distale du sca old et l'interface proximale de l'implant contréle ont des rigidités respectives
de 45.9 Nm/rad et 26.4 Nm/rad. Les deux autres interfaces sont parfaites.
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Y Brebis 80058
Histologie

Les deux implants ne sont pas recouverts de tissus osseux (Figure A.35) . De plus, ils
étaient remplis de tissus mous. Il n'a alors pas été possible de réaliser de coupes histologiques
puisque les tissus ne restaient pas lors de la coupe a la scie diamantée.

Figure A.35. Hémimandibules provenant de la brebis 80058 : a) sca old et b) implant contrdle.

Essai de exion

Figure A.36. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 80058.

Les deux hémimandibules présentent des zones de faiblesse aux interfaces proximales. Les
rigidités associées sont de 75 Nm/rad et 57.1 Nm/rad pour le sca old et l'implant controle
respectivement. Les deux interfaces distales sont, quant a elles, parfaites.
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Y Brebis 00103
Histologie

Tout comme la précédente brebis. Les deux implants ne sont pas recouverts de tissus
osseux (Figure A.37) . De plus, ils étaient remplis de tissus mous. Il n'a alors pas été possible
de réaliser de coupes histologiques puisque les tissus ne restaient pas lors de la coupe a la scie
diamantée.

Figure A.37. Hémimandibules provenant de la brebis 00103 : a) sca old et b) implant contrdle.

Essai de exion

Figure A.38. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 00103.

L'hémimandibule équipée du sca old présente deux zones de faiblesse correspondant aux
interfaces proximale et distale. Leurs rigidités sont de 286.7 Nm/ra et de 51.7 Nm/rad respec-
tivement. Quant a I'hémimandibule equipée de l'implant contble, elle ne présente g'une zone
de faiblesse, l'interface proximale, d'une rigidité de 73.7 Nm/rad.
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ANNEXE A. PARTIE EXPERIMENTALE

Y Brebis 00042
Histologie

Tout comme les précédentes brebis. Les deux implants ne sont pas recouverts de tissus
osseux (Figure A.39). De plus, ils étaient remplis de tissus mous. Il n'a alors pas été possible
de réaliser de coupes histologiques puisque les tissus ne restaient pas lors de la coupe a la scie
diamantée.

Figure A.39. Hémimandibules provenant de la brebis 00042 : a) sca old et b) implant contrdle.

Essai de exion

Figure A.40. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 00042.

L'hémimandibule équipée du sca old présente deux zones de faiblesse correspondant aux
interfaces proximale et distale. Leurs rigidités sont toutes les deux de 85 Nm/ra. Quant a I'hé-
mimandibule equipée de l'implant contble, elle ne présente g'une zone de faiblesse, l'interface
proximale d'une rigidité de 70.4 Nm/rad.

194



6. RESULTATS EXPERIMENTAUX DETAILLES

Y Brebis 20018
Essai de exion

Figure A.41. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 20018.
Les deux hémimandibules présentent des zones de faiblesse aux interfaces distales. Les

rigidités associées sont de 95.4 Nm/rad et 70.4 Nm/rad pour le sca old et I'implant contréle
respectivement. Les deux interfaces proximales sont, quant a elles, parfaites.

CT

BV BV BV, BVgq BV . .
Table A.4. Valeur des —, P c , M et TBV au sein du sca olds et de I'implant
V' TV, TV, TV TV P
contréle rigide de la brebis 20018.

BV BV, BV, BVg4 BV, TBV

TV TV, TV, TV4 TV, (mm?3)
Scaold | 026 | o025 | 025 | 029 | 028 | 20999 |
Controle | 0046 | 0052 | 0.039 | 0047 | 0 | 13675 |
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ANNEXE A. PARTIE EXPERIMENTALE

Y Brebis 20260
Essai de exion

Figure A.42. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 20260.
Les deux hémimandibules présentent chacune une zone de faiblesse. En e et, l'interface

proximale du sca old et l'interface distale de I'implant contrdle ont des rigidités respectives
de 180 Nm/rad et 24.8 Nm/rad. Les deux autres interfaces sont parfaites.

CT

BV BV, BV. BVyq BVp

TV TV, TV TV4 TV
contréle rigide de la brebis 20260.

Table A.5. Valeur des

et TBV au sein du sca olds et de I'implant

BV BV, BV, BV BVm TBV

TV TV, TV, TV4 TV (mm?)
Sca old | o019 | 027 | 016 | 015 | 019 | 1269.7 |
Contrdle || 0.048 | 0071 | 0.031 | 0039 | 0019 | 12739 |
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6. RESULTATS EXPERIMENTAUX DETAILLES

Y Brebis 20059
Essai de exion

Figure A.43. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 20059.

L'hémimandibule équipée de l'implant contrdle présente deux zones de faiblesse corres-
pondant aux interfaces proximale et distale. Leurs rigidités sont de 240 Nm/ra et de 26.4
Nm/rad respectivement. Quant & I'némimandibule equipée du sca old, elle ne présente g'une
zone de faiblesse, l'interface distale d'une rigidité de 14.7 Nm/rad.

CT

BV BV, BV, BVyq BV

TV TV, TV, TV4 TVn
contréle rigide de la brebis 20059.

Table A.6. Valeur des

et TBV au sein du sca olds et de l'implant

BV BV, BV, BVg BVm TBV

v TV, TV, TV 4 TVm (mm3)
Sca old | o018 | 022 | 018 | 015 | 020 | 12212 |
Contréle || 018 | 031 | 015 | 0077 | 0.054 | 9633 |
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ANNEXE A. PARTIE EXPERIMENTALE

Y Brebis 20017
Essai de exion

Figure A.44. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 20017.

L'hémimandibule équipée de I'implant contréle présente une zone de faiblesse qui ne cor-
respond a aucune des deux interface. Elle se situe aux environ de 5 cm ou on observe sur
la radiographie une zone non minéralisée. L'hémimandibule équipée du sca old présente une
faiblesse au niveau de l'interface proximale dont la rigidité est de 115.4 Nm/rad.

CT

BV BV, BV, BVyq BV

TV TV, TV TV4 TV
contréle rigide de la brebis 20017.

Table A.7. Valeur des

et TBV au sein du sca olds et de l'implant

BV BV, BV, BV4 BV TBV

v TV, TV, TV 4 TVm (mm3)
Sca old | o017 | 019 | 019 | 010 | 016 | 1698.7 |
Contréle || 0041 | 046 | 0030 | 0049 | 0.0031 | 1955.2 |
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Y Brebis 20138
Essai de exion

Figure A.45. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 20138.
Les deux hémimandibules présentent des zones de faiblesse aux interfaces distales. Les

rigidités associées sont de 214.3 Nm/rad et 150 Nm/rad pour le sca old et l'implant controle
respectivement. Les deux interfaces proximales sont, quant a elles, parfaites.

CT

BV
Table A.8. Valeur des y e BVC, Bvd, BVim et TBV au sein du sca olds et de I'implant
TV TVp TVe TV4 TV
contréle rigide de la brebis 20138.

BV BV, BV, BVg BV, TBV

v TV, TV, TV 4 TV (mm?3)
Scaold | o021 | o027 | 019 | 015 | 022 | 15548 |
Controle | o030 | o047 | 018 | 024 | 028 | 8731 |
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Y Brebis 20053
Essai de exion

Figure A.46. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 20053.
Les deux hémimandibules présentent des zones de faiblesse aux interfaces distales. Les

rigidités associées sont toutes les deux de 171.4 Nm/rad. Les deux interfaces proximales sont,
guant a elles, parfaites.

CT

BV BV, BV. BVy BVq

Table A.9. Valeur des , , , ,
TV TV, TVe TVyg TV
contréle rigide de la brebis 20053.

et TBV au sein du sca olds et de I'implant

BV BV, BV, BV4 BV, TBV

v TV, TV, TV 4 TV (mm?3)
Scaold | o038 | 052 | 039 | 021 | 033 | 8034 |
Controle | 040 | 035 | 0030 | 0058 | 0.0025 | 11386 |
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6. RESULTATS EXPERIMENTAUX DETAILLES

Y Brebis 90034
Essai de exion

Figure A.47. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 90034.

CT

BV BV, BV. BV4q BVp

TV' TV, TV TV4 TVn
contréle rigide de la brebis 90034.

Table A.10. Valeur des

et TBV au sein du sca olds et de l'implant

BV BV, BV, BVg BVm TBV

v TV, TV, TV 4 TVm (mm3)
Scaold | 032 | 034 | 028 | 034 | 031 | 264369 |
Contrdle || 021 | 035 | 016 | 011 | 032 | 231359 |

201



ANNEXE A. PARTIE EXPERIMENTALE

Y Brebis 70047
Essai de exion

Figure A.48. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 70047.
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6. RESULTATS EXPERIMENTAUX DETAILLES

Y Brebis 10051
Essai de exion

Figure A.49. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 10051.

CT

Bv BV, BV. BVg4q BV . .
Table A.11. Valeur des —, —P —-¢ 224 2°M of TBV au sein du sca olds et de limplant
V' TV, TV. TV¢ TVn

contréle rigide de la brebis 10051.

BV BV, BV, BVg BV TBV

TV TV, TV, TV 4 TV, (mm?3)
Scaold | 041 0.38 0.43 0.41 0.37 | 2032.20 |
Controle | 0056 | 0045 | 0057 | 0.068 | 0013 | 2255.10 |
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ANNEXE A. PARTIE EXPERIMENTALE

Y Brebis 00083
Essai de exion

Figure A.50. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 00083.

CT

Bv BV, BV. BVg4q BV . .

Table A.12. Valeur des —, —P =€ 224 2°M of TBV au sein du sca olds et de limplant
V' TV, TV. TV4 TVn

contréle rigide de la brebis 00083.

BV BV, BV, BV BV TBV

v TV, TV, TV 4 TVm (mm3)
Sca old | o046 | 041 | 059 | 033 | 044 | 1721.09 |
Contréle || 031 | 043 | 029 | 018 | 036 | 1829.80 |
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Y Brebis 80025
Essai de exion

Figure A.51. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 80025.

CT

BV BV, BV. BV4q BVp

TV' TV, TV TV4 TVn
contréle rigide de la brebis 80025.

Table A.13. Valeur des

et TBV au sein du sca olds et de l'implant

BV BV, BV, BV4 BVm TBV

v TV, TV, TV 4 TVm (mm3)
Scaold | o031 | o031 | 030 | 032 | 032 | 1256.30 |
Controle || 040 | 049 | 043 | 027 | 041 | 1856.50 |
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Y Brebis 00014
Essai de exion

Figure A.52. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 00014.

CT

BV BV, BV, BV4 BVn

Table A.14. Valeur des , , , ,
TV' TV, TV, TV4 TVn
contréle rigide de la brebis 00014.

et TBV au sein du sca olds et de I'implant

BV BV, BV, BV BV TBV

v TV, TV, TV 4 TVm (mm3)
Sca old | 027 | o030 | o024 | 028 | 029 | 2170.28 |
Contrdle | o037 | o040 | 039 | 031 | 037 | 2380.21 |
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7. ESSAI DE FLEXION VS -CT

7 Essai de exion vs -CT

Une comparaison entre les raideurs des interfaces et les volumes d'os néo-formé aux inter-
face proximale et distale a été e ectuée a n de savoir si elles sont liées.

Y Méthode d'obtention des volumes d'os néo-formé aux interfaces proximale
et distale

Tout d'abord, la quantité d'os néo-formé aux interfaces a été obtenue a partir desCT.
Les volumes d'intérets correspondant aux interfaces sont obtenues a partir du volume de la
fenétre d'acquisition.

Sous 3-matic, celle-ci est coupée par 2 paires de plan, chaque paire correspondant a une
interface. Les deux plans de chaque paire sont paralléles a la face de l'implant correspondant
a l'interface. De plus, les deux plans se situe a 3 mm de l'interface suivant les deux directions
opposées (Figure A.53a). Les volumes sont importés sous mimics et deux masqgues sont créés
a partir de ces objets (Figure A.53h).

Figure A.53. a) volume d'intérét correspondant aux interfaces proximale et distale et b) masque
correspondant aux deux volumes.

Puis une opération booléenne d'intersection est e ectuée entre le masque du tissu osseux
et ceux des interfaces. Il est alors possible d'évaluer les deux volumes de tissu osseux aux
interfaces proximale et distale TBVip et TBV ;d (Figure A.54).

Figure A.54. Résultats des essais de exion réalisés sur les hémimandibules de la brebis 00014.
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Y Comparaison des rigidités des interfaces proximale et distale aux volumes de
tissus osseux correspondant

Table A.15. Rigidités et volume d'os néo-formé au niveau des interfaces proximale et distale des
sca olds et des implants contrdles rigides provenant des brebis du groupe 1. La croix correspond a
une interface parfaite.

| Sca old rigide | Implant contrdle rigide

| Proximale | Distale | Proximale | Distale
Brebis Rigidité TBV jp Rigidité TBV g Rigidité TBV jp Rigidité TBV g

(Nm/rad) | (mm?®) | (Nm/rad) | (mm?3) || (Nm/rad) | (mm?3) | (Nm/rad) | (mm3)
20018 || X | 762 | 954 | 5265 X | 639.4| 704 | 3996
20260 || 180 | 6658 | X | 3439 X | 664 | 248 | 2935
20059 || X | 7144 | 147 | 903 | 240 | 4845 | 264 | 174
20017 || X | 7189 | 1154 |28595| X | 8163 | X | 6441
20138 || X | 6524 | 2143 | 446.2 | | 5319 | 150 | 335.1
20053 || X | 390.7 | 1714 | 215 | | 5633 | 1714 | 346

8 Pré-essai - histologie

A n d'identi er les tissus formés au sein d'un sca old (Brebis 70047), des pré-essais ont été
réalisés en collaboration avec Clayton Adams (Professeur Invité a I'Institut de biomécanique).

Tout comme I'analyse histologique conventionelle, I'explant a tout d'abord été déshydraté
en étant immergé dans di érents bains de méthanol. Puis, il a été sectionné en deux a l'aide
d'une scie a diamantée et en n noyé dans de la résine (Figure A.55a).

Aprés quelques jours de polymérisation sous vide, le bloc d'échantillon a durci et a ensuite
été découpé en tranche dans le sens longitudinal (Figure A.55b). En n, chaque tranche a été
polie puis micro-fraisée a n d'atteindre une épaisseur inférieur a 300 m.

Figure A.55. a) hémi-mandibule noyée dans de la résine et b) Coupe longitudinale de 2 mm d'épais-
seur.

Chaque tranche a été examinée a I'aide d'un microscope (Figure A.56). Il est alors possible
d'observer en noir le titane du scaold. On peut également noter que le tissu osseux des
domaines proximale et distale est plus foncé que le tissu néo-formé au sein de l'implant.
Cependant, sans coloration préalable des coupes, il n'est pas possible de savoir si le tissu dans
les pores du sca old est du tissu osseux.
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Figure A.56. Coupe histologique médiane du sca old provenant de la brebis 70047.
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ANNEXEB

MODELE D'OSTEOGENESE AU SEIN D'UN SCAFFOLD

1 Fonctions caractéristiques

Plusieurs fonctions caractéristiques sont utilisées dans le modele d'ostéogenese 2D, a savoir
les fonctions caractéristiquedhs, h; eth .

hs et hj permettent de dé nir les domaines respectifs s du scaold et j des 4 interfaces
os/sca old (Figure B.1).

Figure B.1. Géométrie de I'hémimandibule EF implantée.

Ces fonctions sont dé nies comme suit

1six; @x @2 ety Ay

Nix %®4 sinon (8.1
his oel si X1 @x @2 ety @y- (B.2)
0 sinon
, 1six3 @ @4 €ty Ay;3
his ®4 ginon (8.3)
ha et SiXs @ @aety @y (B.4)
0 sinon

ou les valeurs dex1, X2, X3, X4, Y1, Y2, Y3 €t y4 sont les coordonnées délimitant les interfaces
(Figure B.1), leurs valeurs sont répertoriées dans le Tableau B.1.

La fonction hs est dé nie comme le complémentaire déuj ,
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Table B.1. Valeur des variables utilisées dans les fonctions caractéristiques;

Variable X1 X2 X3 X4

Y1 Y2 VE Ya
Valeur (cm) | 5 | 51| 69 | 7 | o0 | 03| 1 | -02 |

h _ est la fonction caractéristique permettant d'initialiser le processus de minéralisation

m

et est dé nie par

1sit> 14 jours

hm 0 sinon

(B.5)
De plus, le "scale" de cette fonction permet de faire durer la minéralisation pendant 20
jours (Figure B.2).

Figure B.2. Fonction caractéristique h , en fonction du temps.

2 Etude de sensibilité

Le modele 2D présente 14 paramétres. Parmi eux, 2 ont été déterminés a partir de la
corrélation d'images Ep;p et Ep,q) et 5 ont été obtenus E;, o0 €t m) ou déduits (Es;o et
Ep) a partir de la littérature.

Ainsi, a n de déterminer quels sont les paramétres qui in uencent le plus les résultats et
plus particulierement la valeur nale de la concentration des cellules mésenchymateuses,
une étude de sensibilité a été e ectuée en faisant varier del0% les 6 paramétres restant :

. b b s s € Pmo. Lavaleurdecy at 12 semaines a été évaluée au point A, B et C
(Figure 1V.11, section IV.2.1.2), puis comparée a la valeur de la simulation standard au méme
point A,B et C (section VI.2.2.2). Les résultats sont présentés dans le tableau B.2.

Le parameétre le plus in uent est la constante de di usion s. En e et, lorsque ¢ augmente
ou diminue, ¢y, diminue (entre 3.9% et 10%) et augmente (entre 6% et 12%) également.
Cependant, lorsque , p, b s, €t Pm:o évolue, la valeur nale decy ne varie que de 0.23%
a 1.1%.
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2. ETUDE DE SENSIBILITE

Table B.2. Résultats numériques de I'étude de sensibilité.

‘ Déviation de ¢y, par rapport aux valeurs de la

section 1V.2.2.2 (%).

\

Constante Var(i;ot)ion Valeur Point A Point B Point C
| +10 | 1.1e" m?s | 10 | 077 | 4052 |

| -10 | 0.9e’ m?s | -1.1 | -083 | +0.23 |

) | +10 | 1.1e® m?/s | 0.83 | 071 | 4044 |

| -10 | 0.9 m%s | 089 | -074 | +051 |

| +10 | 3.3e ¥ m%s | 077 | -056 | +055 |

’ | -10 | 2.7e B m?s | 089 | -078 | +033 |

| +10 | 1.1e?°m?/s | 1.0 | 083 | +0.44 |

T [ 10 [0%e®mis | 069 | 064 | +049 |

| +10 | 33e®m?s |  +39 | +10 | +6 |

T 10 |2retmis | .3 | 12 | 6 |
Prvo | +10 | 229 m?s | 078 | -053 | +045 |
| -10 | 1.8 m?s | 085 | -076 | +0.56 |

213



ANNEXE B. MODELE D'OSTEOGENESE AU SEIN D'UN SCAFFOLD

214



ANNEXEC

MODELE DE POROELASTICITE

1 Geéométrie réelle d'une hémimandibule

Les gures C.1 et C.2 représentent I'évolution de la pression du uidgx et de la contrainte
axiale  en fonction dex au sein des parties supérieure et inférieure de I'némimandibule pour
deux combinaisons de paramétre ( 2 avecT = 0.1 et T = 100).

Figure C.1. Distributions de la pression du uide p; et de la contrainte axiale  en fonction de la
coordonnéex et évolutions dep; et de , au cours du temps pour a etT =0.1. Les lignes en
couleur sur le graphique temporel représentent les huits instants équirépartis.
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Figure C.2. Distributions de la pression du uide p; et de la contrainte axiale  en fonction de la
coordonnéex et évolutions dep; et de  au cours du temps pour a8 et T =100. Les lignes en
couleur sur le graphique temporel représentent les huits instants équirépartis.
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