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Le rachis est une structumstéadiscaoligamentaire complexe jouant un réle majeur dans la
stabilité et la mobilité du corps humain. Dans certaines conditions, des blessures traumatiques ou
GH IDWLJXH SHXYHQW VXUYHQLU &HV EOHVVXUHV SHXYHQ
invalidantes ou encore mortelles. Les blessures rachidiennes traumatiques incluent des fractures
osseuses, des lésions ligamentaires et du disque intervertébral ainsi que des atteintes de la moelle
épiniere et des racines nerveuses. Les causes principatiésssaccidents de véhicules, les chutes

a faible ou haute énergie et la pratique sportive. Chaque année, plusti Hauveaux traumas
UDFKLGLHQV VRQW FRPSWDELOLVpY DX QLYHDX PRQGLDO [/F
sollicitation des strctures vertébrales, sont fréquentes dans le domaine sportif. La spondylolyse

est la blessure la plus commune parmi les blessures de fatigue dues au sport, notamment chez les
adolescents. Dans ce cas, le role des chargements dynamiques, liés a la spatiiues est
VXSSRVp SUpGRPLQDQW GDQV OYpWLRORJLH GH OD EOHVVXU
ou de fatigue, des facteurs extrinseques (type, direction et vitesse de chargement) et intrinséques
(morphologie, propriétés mécaniques et laaes des structures vertébrales, ainsi que la posture)
peuvent expliquerO p W L R S D MsknkédanidmasHes patrons de blessures et les risques de
progression. Les facteurs extrinseques définissent les conditions extérieures; leur étude permet
donc & définir les conditions a risque, a éviter et/ou limiter. Les facteurs intrinséques, propres au
VXMHW VRQW FRQGLWLRQQpV SDU GH QRPEUHX[ IDFWHXUV E
OfHWKQLH OHXU pWXGH SHU Ptéd Win@iHe poiit @lifier RRdn&aliddtiahH O D
GHV FRQGLWLRQV j ULVTXH RX j OfLQYHUVH VSpFLILHU OHV

voire un individu.

Les études portant sur les risques de blessures du rachis lombaire se sont majoritairement
intéressées a des mécanismes en compression et a des sollicitatiossatjgass, laissant des

lacunes dans la compréhension des pathomécanismes du rachis lombaire en conditions
WUDXPDWLTXHV HW VSRUWLYHV 3DUWLFXOewgdeHravidl@ wnt | O L C
étudié le comportement des ligaments lombaires en condition dynamique. Cela limite les
FRQQDLVVDQFHYV GHV PpFDQLVPHY GH UXSWXUH OLJDPHQWDL
des lésions traumatiques. De plus, les conditiomsnatiques générant une flexion du rachis

lombaire sont peu étudiées. Ces conditions sollicitent les €éléments postérieurs du rachis et peuvent,
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en cas de déplacement et/ou rupture du complexe ligamentaire postérieur et de dislocation, avoir
des conséquens cliniques critiques. Le manque de criteres Iésionnels du rachis lombaire soumis

] GHV FKDUJHPHQWY FRPSOH[HV OLPLWH OH GpYHORSSHPHQW
VpFXULWp HW OD FRPSUpKHQVLRQ GHV PpFD@L¥BHY Op)\
pathomécanismes de la spondylolyse est incompléte car les études réalisées ne prennent pas en
compte la morphologie et la posture des patients et étudient des mouvemerdtatjgasis isolés

et de faible amplitude.

3RXU SDOOLHU HHW DIL 8BHWAHW WO REKIQVH HVW GYDPpOLRUHU O
de blessures du rachis lombaire dans des conditions traumatiques et sportives en tenant compte des
facteurs intrinséques (posture, propriétés mécaniques des ligaments) et extrinsaduesn&de
chargement).

Dans cette thése, les trois hypothéses de recherche suivantes ont éte testées

H1: Le taux de chargementet la présence de dégénérescence rachidienimdluencent le
comportement mécanique (raideur)et lesmécanismes a la basees$ Iésions des ligaments

(déplacement et force a la rupture, profil de rupture)du rachis lombaire et thoracique.

H2 : La variabilité (inter et intrdndividu) despropriétés mécaniques des ligameniafluencela
mobilité (ROM) etla vulnérabilité (contraintes internes)du rachis en conditions traumatigue

et sportive.

H3: Les facteurs liés a lmise en charge du rachis (direction, amplitudekt la posture du
patient influencente risque de spondylolyse (distribution de contraintes dans le parshez es

adolescents sportifs.

Pour tester ces hypothéses, la thése comprend un volet expérimental et un volet numérique. Le
volet expérimental décrit la caractérisation des ligaments du rachis thoracique et lombaire humain

en traction unixiale. Le volet numé&TXH SRUWH VXU OfBgDOUgsH SDU
pathomécanismes du rachis lombaire. Pour cela, le modéle SM2S, Spine Model for Safety and
Surgery, développé conjointement par le laboratoire de Biomécanique Appliquée (Université Aix
Marseille et IFSTTAR), RO\WHFKQLTXH ORQWUpDO HW OfeFROH GH \
exploité. Ce modele détaille, tant au niveau de la géométrie que des propriétés mécaniques, permet
OfpWXGH GHV OpVLRQV GX UDFKLVY HQ FRQGLWLRQ G\QDPLTX
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Pour tester la premiere hypotheseligaments rachidiens (14 ligaments longitudinaux antérieurs,

ALL ; 20 ligaments longitudinaux postérieurs, PLL ; 9 ligaments jaunes, LF ; et 2 complexes
comprenant le ligament int@&pineux et suprapineux, ISESSL) ont été prélevés avec les
extrémités & VHXVHV IRUPDQW OTHQWKqgVH VXU VL{96Y xne) Hhiv V KF
Laboratoire GH ELRPpFDQLTXH DSSOLT X\arseileHAV@r 363 Levddisl MdsWp $L
PFKDQWLOORQV RQW pW pscdrFgaRQapm\Gensatifirodaf@ibic €31 5oie3)plut

mesurer la longueur initiale des ligaments et évaluer la présence de becs ostéophytiques et les
HIWUpPLWpV RVVHXVHV RQW pWp PLVHV HQ UpVLQH -8Q SURV
conditionement, deux cycles de traction-ariale enG\QDPLTXH OHQWH PV MX\V
déformation et une tracton ud [LDOH HQ G\QDPLTXH UDSLGH PV RX I
D pWp UpDOLVpPp j OfDLGH GTXQ YpULQ K\GUDXOLTXH FRPPD
déplacement ont été obtesymur les cycles de traction en dynamique lente et 17 pour les tractions

en dynamique rapide. Les raideurs des ligaments ALL, PLL et LF mesurées lors des tractions en
dynamique rapide étaient respectivement 1.9, 5.7 et 4.4 fois plus élevées que latidas £n
G\QDPLTXH OHQWH 3RXU XQ PrPH VXMHW OfpFKDQWLOORQ
ossifiant joignant les deux vertébres) avait une raideur respectivement 3.9 fois et 6.3 fois plus
élevée en condition dynamique lente et rapide paB®pJW j] OfpFKDQWLOORQ SUpVHC
de grade 2 (protrusion vertébrale projetée verticalement). Ces échantillons présentaient le méme
mécanisme de rupture (délamination + avulsion osseuse). La force a la rupture et la déformation a
larupture mesW pHV SRXU OfpFKDQWLOORQ GH JUDGH pWDLHQW UL
SDU UDSSRUW |j OYfpFKDQWLOORQ SUpVHQWDQW XQ RVWPpRSES
OfDXJPHQWDWLRQ GH OD UDLGHXU GHV OLJDP®BWNMN GX UL
dynamique rapide et suggére une diminution des propriétés a la rupture en présence de becs

ostéophytiques lorsque le grade de dégénérescence augmente.

(Q FRQGLWLRQV WUDXPDWLTXHVY OfH[SORLWDWLRQ X PRG(Q(

GH OD YLWHVVH GYLPSDFW SRXYDQW VXUYHQLU ORUV GTXQ

VXU OH SDWURQ GH EOHVVXUH HQ UpVXOWDQW 7URLYV YLWHYV

sur un segment 13 du modele SM2S afin de regenter des conditions traumatiques générant

XQH FRPELQDLVRQ GYfHIIRUW HQ FLVDLOOHPHQW HW GH PRPHF
MHX[ GH SURSULpWpV OLJDPHQWDLUHVY RQW pWp WHVWpV



O TL QLWL Duledse € seGpfiodaidaient en compression dans la partie antérieure du corps
YHUWpEUDO $ OfLQYHUVH OYLPSDFW j KDXWH YLWHVVH FD>
HITRUWYV HQ FRPSUHVVLRQ IDLEOH 'DQV FH F Débral @fipWHQGX
moindre(718 mm3)mais le déplacement antérieur de la vertebré/L22 mm) et la fréquence de

fracture des facettes (16/27) étaient plus élevés que pour la vitesse la plud fziblen(m3, 2.09

mm et 2/27 respectivement)es propriétés deOLIJDPHQWY QYLPSDFWDLHQW SD
blessure maigne augmentation de la rigidité du rachis était associée a une augmentation du risque

de fractures des facettes.

3RXU GHV FKDUJHPHQWYV G\QDPLTXHV FRPELQrmédenfeRr DO\VH
en évidence la dangerosité des mouvements de flexion associés a des efforts en compression. En
particulier, les efforts en compression dynamique étaient le facteur le plus important sur les
FRQWUDLQWHY HW HIIRUW VresspoWdynaQigle augfriembir deV8.5G1PXN AW FR P ¢
et 13.2 les forces en cisaillement dans le disqu&15es forces de contact au facettes315 la
FRQWUDLQWH PD[LPDOH GDQV OH SDUV HW OH YROXPH GYRV
supérieura 75% de la contrainte a la ruptube plus, les résultats ont montré une influence des
parameétres sacipelviens sur le niveau de contraintes dans le pars. La contrainte maxineale et
YROXPH GYfRV GDQV OH SDUV SUpVHQWODe¥eddoftitantd B GH FR
ruptureétaient respectivement 17% et 2.5 fois plus élevés pour le cas ayant la pente sacrée la plus
élevée (59°) comparativement au cas présentant une pente sacrée de 32°. Cela suggere une
augmentation du risque de spondys@ypour les patients présentant une pente sacrée élevée pour

une méme activité et corrobore les observations cliniques.

&H SURMHW GRFWRUDO D PLV HQ pYLGHQFH OYLQIOXHQFH Gt
parametres liés a la posture sur leslsetiles patrons de blessures du rachis lombaire. Les résultats
expérimentaux confirment une augmentation de la raideur des ligaments du rachis thoracique et
lombaire pour des taux de chargement élevé. De plus, le déplacement et la force a la rupture en
traction tendent a diminuer avec le grade de dégénérescence. Ces résultats constituent, en outre,
une base pour le développement et la vérification de modeles spécifiques représentant une
SRSXODWLRQ kJpH SRXU OTpWXGH G H deswesubdaxsisoppldmeértaireys U D F K |
en traction unaxiale ainsi que des essais complémentaires en mobilité seraient nécessaires. En

condition traumatique, le modele permet de prédire le patron de rupture, notamment la rupture du



complexe ligamentaire postériett HW HVW HQ FH VHQV XQ RXWLO GH SUpY
XWLOH SRXU OHV WUDXPDV UDFKLGLHQV /D YLWHVVH GYLPES
OfDXJPHQWDWLRQ GH OD UDLGHXU GHY OLJDPHQWf&ireDXJPHQV
suite a ce projet, différentes conditions de chargement pourraient étre testées pour trois modeles
SUpVHQWDQW GHV IOH[LELOLWpPV GLIIpUHQWHYV 3RXU OfpWXC(
de flexion et de compression dynamiques provogdestcontraintes élevés dans le pars. De plus,

la posture du patient modifie les efforts en cisaillement a la jonction lsantrée et doit étre prise

HQ FRPSWH GDQV OfpYDOXDWLRQ GH OD GDQJHURVLWp Gl
personnalisés et spgues a certains sports permettrait de guider les recommandations de sécurité

spécifiques a ces sports.
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The spine is an ostetiscco OLJDPHQWRXV VWUXFWXUH SOD\LQJ D PDMRU L
and mobility. In some conditions, tnaatic or stress injuries may happen. These injuries may be
benign, painful, disabling, or even deadly. Traumatic injuries include bone fractures, ligamentous
or intervertebral disc injuries, and/or damage to neurologic structures (spinal cord and risjve roo
These injuries mainly result from leanergy falls or higkenergy trauma, particularly traffic
(26.5%) or sports accidents (5.2%), and keglergy falls (39%). Each year, more than 700,000
new traumatic injuries are diagnosed worldwide. Stress isjugsult from overuse of spinal
structures because of repetitive movements and sport practice is a common cause. The
spondylolysis is the most common stress injuries due to sport activities, particularly in adolescents.
The spinal dynamic loadings expereex when practicing sports are thought to be a predominant
factor in the etiology of this injury. Extrinsic and intrinsic factors play a role in the etiology,
pathomechanisms, injury pattern and risk of progression of traumatic and stress injuriescExtrins
factors (type, direction and speed of loading) are relative to loading conditions and must be tested
to define movements to avoid or to limit to prevent the risks of spinal injuries. Intrinsic factors
(morphology, mechanical and biological propertiesmihal components as well as the posture)

are subjectlependent. These factors represent the human variability and are evaluated to define
generalized preventive guidelines or, on the contrary, to establish safety guidelines for specific

population or eve specific individuals.

Research on the lumbar injuries risk has mainly focused on compressive mechanisms and quasi
static loading conditions. This limits the understanding of the lumbar pathomechanisms in
traumatic and sporelated conditions where ttspine is submitted to complex dynamic loads.
Particularly, conversely to cervical ligament, few studies described the mechanical behavior of the
lumbar ligaments in dynamic conditions, limiting the understanding of ligamentous failure and the
use of numedal models to study spinal lesions in this region. Moreover, traumatic conditions
generating a flexion of the lumbar spine are poorly described and studied. These conditions mainly
affect the posterior elements of the spine (articular facets and poBgamentous complex) and

may lead to critical clinical outcomes in case of posterior ligamentous complex injuries and

dislocation.
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In this context, more studies on the lumbar spine submitted to complex dynamic loading conditions
are needed to improve tlhwderstanding of the lumbar injury mechanisms and the development
and evaluation of safety guidelines and devices.

In order to address these limitations, the objective of this thesis was to improve the understanding
of the lumbar injury mechanisms in traatic and sportelated conditions taking into account

intrinsic (posture, ligament mechanical properties) and extrinsic factors (loading conditions).
In this project, the three following research hypotheses were tested:

H1: Thestrain rate and thepresence of spinal degenerative processiodify the mechanical
behavior (stiffness)and theinjury mechanisms (failure force and displacement, and injury

pattern) of the thoracic and lumbar ligaments.

H2: Theligament mechanical propertiesvariability (inter aml intra subject) modify theange of
motion (ROM) and thevulnerability (internal stress, failure thresholds, failure pattern) of the

spine in traumatic and spewlative loading conditions

H3: Extrinsic factors (loading direction and level) and patient posture affect therisk of
spondylolysis (stress distribution in the pars)n adolescent athletes.

To test these hypotheses, experiments on cadaveric ligaments and numerical simulations on a
detailed finite element model of the spine were performed. Xperienental part deals with the
lumbar and thoracic ligament characterization undegayial dynamic tensile tests. The numerical

part was performed to assess the pathomechanisms of the lumbar spine in traumatic and sport
related conditions. In this seati, the SM2S model, Spine Model for Safety and Surgery, jointly
developed by the.aboratoire de biomécanique appliquée of IFSTTAR/Kiarseille University,
Polytechnique Montréal and Ecole de technologie supérieure was used. This finite element model
includes a detailed geometric and material behavior description of the spinal component and was

developed to study spinal injuries in dynamic conditions.

To test the first research hypothesis, 45 spinal ligaments (14 anterior longitudinal ligaments, ALL ; 20
posterior longitudinal ligaments, PLL, 9 ligamentum flavum, LF ; 2 interspinous and supraspinous
ligamentous complex, ISBSL) with bony extremities that formed the entheses were harvested from
6 cadaveric subjects (4 men, 2 women; 9B years) athte Laboratoire de biomécanique appliquée of

IFSTTAR/Aix-Marseille University. Before testing, samples were scanned with a&c@iner



Xiii

(Somatom Sensation Cardiac 64, Siemens) to measure the initial length of ligaments (distance between
superior and inferior enthes) and to evaluate the presence of osteophytes. After imaging, the bony
ends were put into resin to provide a mean of fixation. A test protocol was performed with-a servo
hydraulic test system. The protocol included a preconditioning, 2 cycles-akiahtiensile test at a

slow dynamic displacement rate (0.005 m/s) until 15% of strain and oaxiahiensile test at a high
dynamic displacement rate (051 m/s) up to failure. Fortfive forcedisplacement curves were
obtained for uniaxial tensile testat the slow dynamic displacement rate and 17 for tensile tests at the
high dynamic displacement rate. Stiffness of ALL, PLL and LF were 1.9, 5.7 and 4.4 times higher at
the high dynamic displacement rate compared to the slow dynamic one. For the sgete Aub

specimen with a grade 4 osteophyte (i.e. adjacent vertebrae were fused together by a bony bridge) had
a stiffness 3.9 and 6.3 times higher at high and slow dynamic displacement rate respectively compared
to ALL specimen with a grade 2 osteophftbe@ny protrusion visible at the margins of the endplates).

The pattern of failure was a combination of delamination and bony avulsion for both of these
specimens. The force and displacement at failure measured for the specimen with a grade 4 osteophyte
were 1.6 and 5 times lower respectively compared to the ones measured for the specimen with a grade
2 osteophyte. These results confirm the increase of the stiffness of the thoracic and lumbar ligaments
with an increase of the strain rate and suggest a decaahe failure properties for an increasing

degenerated state under-amial tensile test.

Under dynamic conditions, the numerical simulations highlighted the effect of the impact velocity,
which may happen during frontal impacts, on the injury meish@aand pattern. A L-13 segment

was subjected to three different impact velocities (i.e. 2.7, 5, 10 m/s) to evaluate the lumbar behavior
under complex loading conditions combining flexion and shear. For each impact velocity, 27 sets of
ligament propertie were implemented and testéebr low and medium impact velocities, initial
osseous injury happened under compressive forces in the anterior column whereas high dynamic
impact causea pure distraction injury with very low compressive stresses in the esgigiipess
volume of ruptured bone, higher anterior displacement and higher occurrence of facet fracture were
observed for high impact velocify18 mms, 7.72 mm and 16/27) compared to the ones measured
for the lowest impact velocities (1140 mm3, 2.09 mnd &i27 respectively). The ligament
properties did not influence the injury initiation location but an increase of the spine stiffness was

associated with a higher occurrence of facet fracture.
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The finite element analysis highlighted the high level ofssti@ the pars for dynamic flexion
combined with compression. For all movements (flexion, extension with or without inflexion and
rotation), additional dynamic compressive forces led to 8.5, 12.4, 1.6 and 13.2 times higher shear
forces in the LBS1 intervetebral disc, L5S1 facet contact force, maximal stress in the pars and
volume of stressed bone (>75% of the failure stress). Moreover;alero parameters influenced

the level of stress in the pars. The maximal stress and the volume of stresse@fgoh@%% and

2.5 times higher for the case with the higher SS (59°) compared to the case with the lowest one
(32°). These results suggest an increase of the risk of spondylolysis for patient presenting a high

sacral slope and pelvic incidence and corroleocéihical observations.

This project highlighted the influence of the ligament mechanical properties and postural
parameters on the lumbar injury threshold, mechanisms and patterns. The experimental results
confirm the increase of stiffness for thoraand lumbar ligaments at high displacement rates, as it
was previously shown for cervical ligaments. Moreover, force and displacement at failure tend to
decrease with the increasing grade of osteophytes. These results may be used for the development
and veification of a specific model for aging population to study spinal trauma. For this purpose,
additional results under waixial tensile test and complementary results under mobility tests would

be needed. In traumatic conditions, the model predicted the foacture and the failure of the
posterior ligamentous complex. These predictions were valuable to help injury prevention and
clinical management. The impact velocities modified the injury initiation and pattern and the
increase of the spinal stiffnessdl to higher occurrence of facet fracture. Further finite element
analyses may be done to test different loading scenarios for three models according to the global
spine stiffness. Combined movements of flexion and dynamic compression led to high siresses
the pars. Moreover, the patiespiecific posture modifies the shear at theS15junction and the
stresses in the pars and has to be considered in the evaluation of the risk of spondylolysis. Further
finite element studies considering specific and psabped loading may be performed to enforce

safety guidelines for particular sports.
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Figure 93 : Résultats de I'étude de convergence du maillage pour le ALL testé en traction uni

2 DL (<Y RPRR 160

Figure 94 : Distributions des contraintes dans I'os spongieux pour une extension de.1064m
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La liste des sigles et abréviations prelQWH GDQV OfRUGUH DOSKDEpWLTXH

utilisés dans la these ainsi que leur signification. En voici quelques exemples :

ALL Anterior longitdunal ligament
FEM Finite element model

FSU Functionnal spinal unit

ICR Instantaneous o¢er of rotation
IDP Intra-discal pressure

ISL Inter-spinous ligament

ITL Inter-transverse ligament

LF Ligamentum flavum

MEF Modeleélémentdinis

PLC Posterior ligamentous complex
Pl Pelvic incidence

PLL Posterior longitudinal ligament
PT Pelvic tilt

ROM Range of motion

SS Sacral slope

SSL Supraspinous ligament

TR Toe region

VNM Von Mises

ZN Zone neutre
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Annexe A - Lois constitutives utilisées pour la mddation du comportement des tissus
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Annexe B- Travaux de caractérisation des ligaments...........cuueveiieiicccniiiiiieee e 193

Annexe C- Résultats des esis de traction des ligaments rachidiens................ccceeveeee.. 198



CHAPITRE 1 ,1752'8&7,21

Le rachis est une structure ostfiecoligamentaire complexe jouant un rdle majeur dans la
stabilité et la mobilité du corps humain. Il supporte la téte ebfectet transmet les charges aux
PHPEUHV LQIpULHXUV WRXW HQ SHUPHWWDQW OHV PRXYHPHC
Le rachis est alors soumis a des efforts et déplacements, qui, dans certaines conditions, peuvent
mener a des blessurestrabmVLTXHYVY RX GH IDWLJXH &HV EOHVVXUHV SHX

de douleurs, invalidantes ou encore mortelles.

Les blessures rachidiennes traumatiques incluent des fractures osseuses, des Iésions ligamentaires
et du disque intervertébral ainsiegdes atteintes de la moelle épiniére et des racines nerveuses.
Les causes principales sont les accidents de véhicules, les chutes a faible ou haute énergie et la

pratigue sportive(Sundgen et al., 200/ Une incidence globale de .BOcas de blessures

traumatiques du rachis pour 1000 personnes a été mesurée entre 2000 et 2016. Rapporté a la
population mondiale, cela représente chague annéé788ouveaux cas. Pour48 GTHQWUH HX]|
le recours a la chirurgie sera nécessgfremar et al., 2018 Ces blessures ont un lourd impact
WDQW VRFLDO TXYpFRQRPLTXH %LHQ TXH SHX GH GRQQpPHV

des blessures traumatiques lid@mnegKumar et al., 2018 aux USA, le colt annuel des fractures

vertébrales est estimé a $746 millions (@&xandru & So, 202). 79% des fractures traumatiques

se produisent dans le rachis thoracolombgigicht et al., 2009 en particulierau niveau de la
jonction(T104.2) (Wood et al., 201¢

Les blessuresddd W LJXH U pV X-GdlidafiolN deskxXuptttrey vettébrales, sont fréquentes

dans le domaine sportif. 10 a 15% des personnes sportives présentent ce type ddliébieins

& Curtis, 200§. Bien que pouvant étre bénignes, elles sont le plus souvent responsables de
GRXOHXUV SHXYHQW QpFHVVLWHU XQ DUUrW GH OYDFWLYLW

un recours a un trait@ent conservateur ou chirurgical. La spondylolyse est la blessure la plus

commune parmi les blessures de fatigue dues au sport, notamment chez les ad@estHoi= |
& Barneschi, 2014 & fHVW OD FD XV Hslc@kHhga\e dolidu@ dar® @ RO dos

(Schoenfeld et al., 20).8Elle présente des risques degression en spondylolisthésis. Bien que

son étiologie soit multifactorielle, sa forte prévalence dans les populations sportives souligne



OfLPSRUWDQFH GHV FKDUJHPHQWY GDQV VRQ DSSDULWLRQ ¢

risques présente domn intérét majeur a des fins de prévention.

4XYLOV VI{DIJLVVHQW GH EOHVVXUHY WUDXPDWLTXHY RX GH II
SHXYHQW H[SOLTXHU OYfpWLRORJLH OHV PpFDQLVPHV OHV SI
Les facteurs extrinséques définissent les conditions extérieures (type, direction et vitesse de
chargement); leur étude permet donc de définir les conditions a risque, a éviter et/ou limiter. Les
facteurs intrinsequespropres au sujet (morphologie, postureompiétés mécaniques et
ELRORJLTXHV VRQW FRQGLWLRQQpVY SDU GH QRPEUHX][ IDFW
le sexe, OTHWKQLH Of1DIEW&NtE Yepnat 8ertehiVdorpte de la variabilité humaine

pour vérifier la généralisationdéSRQGLWLRQV j ULVTXH RX j OfLQYHUVH VS

pour une population donnée, voire un individu.

IfpWXGH GH OD ELRP pésibmdla pour dbjgoMLD FERLVGHQWLILHU HW G
mécanismes de blessures, de quantifier sans® mécanique en condition lésiot@elde
GpWHUPLQHU VHV QLYHDX[ GH WROpUDQ F tugadaNdaB gpaf. D O XH U
20149. LHV FRQQDLVVDQFHV VH QRXUULVVHQW GUEWMXeSHYV H[S
IfTH[SPpPULPHQWDWLRQ SHU P HWWmeéenHdU-rBddi® éniiqnditiow physidadiqgeekR P S R

en fatigue et en condition traumatique. Ces différentes expérimentations ont permis de définir des

seuils de tolérance du rachis dans différentes conditions et de caractériser son comportement
Iésionnel. De nomreux travaux ont étudié le rachis thoracolombaire en compression dynamique
(Stemper et al., 20)5soumis a des mécanismes compldxEs/alder et al., 19930u encore en

fatigue (Beadon et al., 2008LGHQWLILDQW DLQVL OfpWLRBrRdQlt I&6HY EOH

compression soit la composante principale dans cette r&fimper et al., 20)5des mécanismes

complexes combinant une hyperfleon et des efforts ewrisaillements, peuvent entrainer des
blessure¢Beadon et al., 2008Belwadi & Yang, 208; Ivancic, 2014. Ces mecanismes peant

affecter les éléments posturs et induire des blessures instables nécessitant un traitement

chirurgical.

Afin de pallier les limites des techniques exipentales (disponibilité des échantillons, variabilité,
codts et temps), des modéles numériques sont développés depuis quelques années et ont montré
OHXU OpJLWLPLWpP GDQV OfpWk& it &b, 0 OHH Kind ¥tldlH Q018D FKL G L

Qiu et al., 200h Ces modéles incluetds vertébres, les disquesles ligamentsnécessitant une




bonne connaissance de la géométrie et du comportement biomécanigege steucturesDe
nombreux travaux ont porté sur la modélisation, la calibration des lois constitutives et la

personnalisation des tissus ossé@aro et al., 201;1Knowles et al., 2016/ ilcox, 2007). Grace

a ces développements, la caractérisation et la cartographie des fractures osseuses rencontrées en
clinique ont été réalisées et ont permis une meilleure compréhension de leur étiolade et
al., 2014.

2XWUH OHV FRPSRVDQWY RVVHX[ OH UDFKLV HVW FRQVWL
/91D S S H O aughhdRRer@globe les ligaments, les disques intervertébraux ainsi que les tissus
cartilagineux présda aux niveaux des facettes articulaires. Ces structures jouent un role important

dans la transmission des efforts au sein du rd€hi€. Teo & Ng, 200) dans le maintien de sa

stabilité mais également comme structure de protection de la moelle épiniére lors de chacs a haut
pQHUJLH 'H QRPEUHXVHV pWXGHV QXPpULTXHV RQW SHUPLYV
la vitesse de chargement en compression axiEkRich, Arnoux, et al., 2009 DLQVL TXTXQF
PHLOOHXUH FRQQDLVVDQF H GH] ROV HHIWC@:XaE S ROgBUWlep WpV G
PpFDQLVPHVY OpVLRQQHOV (Q UHYDQFKH SHX GIYpWXGHV \

complexes, sollicitant les élements postérieurs (ligaments et arc neural), laissant ainsi des lacunes
tant sur le dével8 SHPHQW GHV PRGQgOHV OfpYDOXDWLRQ GHV PRXY
GH OYpWLRORJLH GHV EOHVVXUHV WUDXPDWLTXHV 'H SOX
PRXYHPHQWY VpFXULWDLUHY GDQV OH FDGUH G§pbQre DLQHPI
conditions quasstatiques, sans prise en compte des parametres morphologiques et posturaux du

sujet.

Le modele SM2S, Spine Model for Safety and Surgery, est un modéle complet du rachis développé
SRXU OfpWXGH GHV OpVL RQa ISIxbdiaibFede \BioRdR@pigur Aapliduée, H
SRO\WHFKQLTXH ORQWUpDO HW OYfeFROH GH WHFKQRORJLH
modeles de rachis thoracique et lombaire, eélli SHUPHW OfpWXGH GH PRXYHPHC
un modéle détaillétant au niveau de la géométrie que des propriétés mécaniques. Ce modéle,
utilisé pour étudier le comportement lésionnel du rachis a plusieurs reitideish, Villemure,

et al., 2009Fradet et al., 2034Vagnacetal., 2032 RITUH OfRSSRUWXQLWp GH WHVYV

dans un objectif de compréhensitrde prévention des blessures du rachis.




/I YNREMHFWLI GH FHWWH WKqVH HVW GIDPpOLRUHU OD FRPSUp
lombaire dans des conditions traumatiques et sportives en tenant compte des facteurs intrinseques

(posture, propriti&s mécaniques des ligaments) et extrinseques (conditions de chargement).
La thése se divise &) chapitres.
Le deuxiemechapitre présente la revue de littérature réalisée dans le cadre de ce projet.

(Q VIDSSX\DQW VXU OHV UpVXt&MuEWathdpiie o edpddeXll GH Ol
problématique et les hypotheses ainsi que les objectifs de recherche.

Leschapitres 4 a 8 présentent le travail réalisé pour atteindre chacun des objectifs spécifiques de
cette thése. Le chapitguatreprésente le qtocole expérimental et les résultats de caractérisation

des ligaments thoraciques et lombaires cadav&siQquR UV G {HV V D L¥xi@ddynwaohigieW LR Q X
(volet expérimental). Une discussion spécifique a ce chapitre traite, ensuite, de la portée des
resxOWDWY REWHQXV HW GHV OLPHLWEBVSRKEUHWVBOMNN XEH ORNWI
pathomécanismes du rachis lombaire en conditions traumatiques (chapérd) et sportive
(chapitre7et8 ] OTDLGH GTXQ PRGQqOH pOpPHQQieNquel elchapitr®/ FRXY U
présente, dans un premier temps, la calibration des ligaments lombairesaptire 6présenté

VRXV IRUPH G9DU \Wccépt et pr@ublié @ Whhalrs Z04® dans la revue Médical and
Biological Engineering and Computngk DLWH GH OfJLQIOXHQFH GHV SURSUI
OLJDPHQWYV HW GH OD YLWHVVH GYLPSDFW HQ FRQGLWLRQ W
UDFKLV ORPEDLUH /H FKDSLWUH SUpV Hdapélet pmpulig¢ enRUPH G
juin 2018dans la revue European Spine Joyrnak étude évaluant les pathomécanismes de la
spondylolyse en condition sportive pour trois configurations saekdennes.Le chapitre 8
SUpVHQWH HQ FRPSOpPPHQW GHV UpVXO WmDpNéwstridcadifiizt) WLF O F
GHV OLJDPHQWYV VX Edan§ e has \WtedtiduleiRQWUDL QWH

Le chapitre 9 présente une discussion générale portant sur les différents résultats obtenus lors de
FH SURMHW HW VXU OTHQVHPEOH GHV FKRL[ PpWKRGRORJLTX

Enfin, la conclusionprésentée dans le chapitre WWUDLWH GH OfRULJLQDOLWpP HW (

et présente une synthése des recommandations scientifiques et cliniques émergeant de ce travalil.



CHAPITRE 2

5(98('(6 &211%$,66%$1&(6

2.1 Anatomie descriptive et fonctionrelle du rachis

Le rachis ou colonne vertébrale 61Q HPSLOHPHQW GYfRV DSSHOpV YHUWQqEL

eux par des muscles, des disques intervertébraux, des ligaments et des régions articulaires. II

supporte la tétet le troncet transmetes chargesaux membres inférieurpar OYTDUWLFXODWLR C

hanche.

8Q UplpUHQWLHO DQDWRPLTXH

référentiel est défini par trois plans orthogonaux

Coupe sagittale

Coupe
frontale

Craniale #§

Dorsale <
3

Coupe

Ventrale

Caudale

Mediale
Latérale

transverse

HVW XWLOLVp SRXU GpFULUH

- Le plan sagittal divise la partie
gaucte et droite du corps humain

- Le plan frontal ou coronalivise la
partie antérieure (ou ventrale) et

postérieue du corps humain

- Le plan transverse divise le corps en
une partie supérieure (ou craniale) et

unepartie inférieurgdou caudalg

Figure2-1: Planset axesanatomiques de référence (adapté de Wikimedia Commons, image

GH GURLWY GI{DXWHXU



Le rachs est composé de 24 vertebres indépendantes, 5 vertébres fusionnées formant le sacrum et
3 a 5vertebres fusionnées formant le coccyx. Les vertébres indépendantes sont réparties en trois
régions distinctesla région cervicale (7 vertebres), la régiooréitique (12 vertébres) et la région
lombaire (5 vertebresDans le profil sagittalle rachisprésente 4 courbures principaleles
lordoses(convexités antérieurs) cervical et lombaire et les cyphos@®nvexité postérieurs)

thoracique et sacrée

1st cervical
Région cervicale . :l
Lordose cervicale T
(D
Sy ‘ Région thoracigue
!
]
Cyphose thoracigue
Région thoraco-
lombaire
1st lumbar
Région Lombaire
Lordose lombaire
N £
Sacrum \Q N Df
. N\ 1 O
Cyphose sacrée \%/
Cocoyx
Vue sagittale Vue frontale

Figure2-2 : Représentation des différentes regions du rachis et des courbures associées en vue
sagittale et frontaleDGDSWp GH :LNLPHGLD &RPPRQV LPDJHV OLEUHYV



Le pelvis, constitué dusacrum, du coccyx et de deux os iliaquest le rachiset les membres

inférieurs. llest caractérisé par trois angles dans le plan sagdt8ILQ FLG H Q i), B pedt® LHQQH
sacrég(SS) et le tilt pelvien(PT). Ces angles sont représentés dansigare2-3. /TLQFLGHQFH
SHOYLHQ Q HentrstdligaefjagQahOes tétes fémorales et le centre du plateau sacrée et la
OLJQH SHUSHQGLFXODLUH DX SODWHDX VD kUigne stivaBtHQWH V
O YR UL HIQ plaesv lsictge &t OLIQH KRUL]JRQWDOH /H WLOW SHOYLHQ
ligne verticale passant par les tétes fémorales et la ligne joignant les tétes fémorales au centre du

plateau sacré. Ces trois angles sont liés par la relation suivntd’T + S§Legaye et al., 1998

La pentesacrée et le tilt pelvien sont des paramétres posturaupeqvent varier en fonction de
la posture DORUV TXH OYLQFLGHQFH SHOYLHQatvémém/conQarB DUD P q

pour un patient donné

Pelvic Tilt (P

Figure 2-3 : Parametres morphologiques et posturaux de la jonction lombosacréeaaédh

pelvienne (extrait dRoussouly et al., 2006 Reproduit avec permission.

/I THQVHPEOH GH FHV FRXWUHEXRHW B Wigbqpiekdagitl@ R iQdvidu.

Dans le cas idéal, cet alignement permepatientde garder le centre de gravité-@dessus des

pieds (Diebo et al., 2016 Ces paramétres ont donc un réle important dans la répartition des
FKDUJHV G D Q Veftet-tleled FaidbiieH3V d®Odlus en plus considéBED QV OfpYDOXDW

du risque de blesswset dans la prise en charge clinique des patigitho et al., 2016 Ces

parametres sont tres vaples dans la population. Cependantse basant siles radiographede



160 sujetsRoussouly et al. (200%)nt établi4 typesG 1D O L J Q H P H Qpfopossrd dibs\Wuiv D X [
OLHQ HQWUH OfDOLJQH PUas el Xt Ddoht Kdracttdidls gaKurielpente kacrée
faible (SS < 35°). Le type 8st caractérisé par @rsS moyenne (45° < SS < 35°) tandis que le type

4 est caractérispar une SS élevdSS > 45° Roussouly et al., 2005

Type 1 Type 2 | Type 3 Type 4

[¢)

o)
o XN
o

(v}
|}
=

High grade PI

Low grade PI

Figure2-4 : lllustration des quatre types d'alignements sagittaux décrits par Roussouly et al.
(2005).(extrait de(Roussouly & Pinheird-ranco, 201)). Reproduit avec permission.

2.1.1 Les vertebres

Lesvertéebres sont constituég8 X FRUSV YHUWPEUDO . LelddpsGditcdibstt F QH X
F\OLQGULTXH HW VIDWWDFKH j OTDUF QHXUDO SDU OHV SpGL
neural est le canal rachidien (5) dans lequel s¢ it OD PRHOOH pSLQLgUH /TDUF Q
du pars intesarticulaire ou isthme vertébral (11) qui fait la jonction entre les facettes inférieures et
supéieures(9,10) et sépare les lames (6) des pédiclette régionfréquemment lIésée chez les

jeunes athlétesera particulierement étudiée dans cetravdiDUF QHXUDO VH WHUPLQH ¢
épineuse (2). Les apophgteansvers¢/ VH IL[HQW GH SDUW HW GIDXWUH GH ¢
latéralement(Figure 2-5). Des différences anatomiques sont préseate fonction du niveau

vertébral. Parmi ces spécificités régionalegs |vertebres thoraciques présentent des facettes
articulaires supplémentaires, facettes costidébrales et costimansverses, permettant la gbion

avec les cotes.



W z}

Vertébre cervicale

Vertébre thoracique

1 — Corps vertébral ] — Facette costo-vertébrale
y /7/ 4 2 — Apophyse épineuse 8 — Facette costo-transverse
/i&é ‘) r'* 3 — Apophyse transverse 9 — Facette articulaire supérieure
11 Y40 A‘l 4 — Pédicule 10 — Facette articulaire inférieure
5 — Canal vertébral 11 — Isthme (pars articularis)
Vertébre lombaire 6 — Lame vertébrale 12 — Plateaux vertébraux

Figure2-5 : Anatomie des vertébréextrait de(Wagna, 201)). Reproduit avec permission.

Les vertebresy RQW FRPSRVpHV GYfRVY FRUWLFDO GHQVH HQ SpULSKp
spongieux (ou trabéculaire) est un os poreux constitué de trabécules ou travées et de cavités
remplies par de la RHOOH /YfRUJDQLVDWLRQ GHV WUDYpHV GpSHQ
auxquelles sont soumiséss différentes régionsn fonction ddeur emplacement anatomique.

Cette architecture, naturellement optimige® O THQYLURQQHPHQW GH FKBEsUJHPHQ
lignes de forces et des régions de plus faible densité osséudsd/ YDULDWLRQV GITDUF
@dhelle microscopique, se traduisent par des variations de propnétaémiquesganisotropie et
LQKRPRJIpQpLWp |j OYpFKHROW R RESDIFILIFRPUE REBISTRAHW OfTpSDLVVHX
moyenne de @ mm varie également sel@a position sur la vertebre

2.1.2 Les disques intervertébraux

$ OYH[FHSWLRQ GHY SUHPLqQUH HW VHFRQGH YHUWQEUHV FHU
antérieuremenpar un disque intervertébral. Le disque est composé dectroiposants 1) les

plaques cartilagineusegn contact avec leplateaux vertébrauxies vertébres supérieurs et

inférieurs 2) le nucléus pulposus ou noyagompressible maiges fortement hyrophile et 3)

O 1D Q Q X O X(XF)l dwEadrieAUXibreurntourant le noyau eERPSUHQDQW MXVTXY] |
fibro-cartilagineuses concentriquéSassidy et al., 1999Ces lamelles sont constituées de fibres

de collagene entrecroiséesinclusHVY GDQV XQH PDWULFH FRPSRVpH PDMRI

protéoglycams. Ces fibres ont une orientation et une raideur vagaléonctionde leur position.

Les fibres présensesur les lamelles externeS H OsHst)plushorizontale (28° par rapport au
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plan transverse) et plus rigides que les fibres présentes sur les lamelles internes (formant un angle

de 43° avec le plan transveg&assidy et al., 1999

2.1.3 Lesarticulations zygapophysaires

Les articulations zygapophysairgsiident et limitent les mouvements des Jems& les unes par
rapport aux autres elles facilitent la transmission des charges appliquées a la col@ee.

articulations synovialesont constituées
- de processus articulaires osseux recouvertsartilage sur les extrémités

- dela membrane synolkOH WLVVX FRQQHFWLI DVVXUDQW OD OXE

permettre les mouvements sans friction

- GH OD FDSVXOH OLJDPHQWDLUH TXL (JdDraidReX &l.- POQAIHQVHPE

Les facettes sont caractérisées par leur formeasbée ou plane, leur orientation sagittale et leur
inclinaison(Figure2-6). / R U L H QagfitialesRagetteeH VW GplILQLH SDU OTDQJOH H
a la surface articulaire dans le plan transverse et la ligne sagKiiehman et al., 2009
LYLQFOLQDLVRQ SHRWPHNO fiD R @aaUidridvwsrseHla tangente & chaque

surface articulaire dans le plan sagif@alLeary et al., 2018

Figure2-6 : lllustration des articulations zygapoghirHY OHV DQJOHYV HW PHVXUH
HW OTLQFOLQDLVRQ G HatapeHi®wWWikiinédid Eovinbins Wiiaydd ForeQdy
GURLWY GIDXWHXU
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Ces parametregrienten fonctiondesQLYHD X[ YHUWPpPEUDX[ SRXU PRGXOHU O
possible etmaintenir la stabilité du rachi¢O'Leary et al., 2018 Les facettes orientées
coronalemenRITUHQW SOXV GH UpVLVWDQFH DX[ FLVDLOOHPHQWYV
la rotdion axiale."DQV OD UpJL R&gle BaBittaD Lvarid en@eg0° et 60° (Masharawi et

al., 2009. Lesfacettes desiveaux supérieursnt une orientation plus sagittale que celles des

niveaux inférieurgMasharawi et al., 2004Ces différergs orientations permettent une résistance

plus élevée du rachis lombaire a la rotatioial@dans les niveaux supéristandis que les niveaux
inférieures, L4S1, permettent plus de rotation axiale mais offre une plus grande résistance aux

déplacementsraérieurs pendant les mouvements de flexagtension(Alonso et al., 2017

2.1.4 Les ligaments

Les ligaments rachidiens sont des tissus conjonctifs fibreux, majoritairement contpfigdD X GH
ILEUHV GH FROOD.JqgQ HnihtWonipfepddeptsvie dHprindipaédRde la bade

crane au sacrufirigure2-7). Le ligament longitudinal antérieur (ALL) longe la partie antérieure

de la colonne epassant sula partie antérie@rdes disques et des corps vertébrauxquels il
VIDWRHDEK PO ,0 IRUPH XQH EDQGH pSD by Wite RRoQeuQ@X H T XL
rachis. Le ligament longitudinal postérieur (PLL) couvre la partie postérieure des corps
vertébraux et des disques. Il est plus étroit et fohuguele ligament longitudinal aétieur(ALL)

HW SUpVHQWH OYDLUH G H faible E¥% Lligh@entd UbbhiavegesUibies om SO XV
HQWUHPrOpHY DYHF OHV ILEUHV GX GLVTXH HW SpQgWUH GDQ
(Bogduk, 200%. Les lames sont reliées entles par le ligament jaurau ligamentum flavum

(LF), qui tapissda partie postériecerdu IRUDPHQ YHUWPEUDO ,0 VYDJLW G{TX
majoritairement composé de fibres élastiqugs composition differe des autres ligaments avec

80% GYpODVWLQH HW GH FROODJgQH &HWWH FRPSRVLWL
flambement du ligment en position neutre ou lorsque le rachis est soumis a une compigssion.

FDV GH IODPEHPHQW OH WLVVX SRXUU DdntainAftlu@ NeduRde X LUH C
compression déa moelle épiniéreou des racines nerveus@ogduk, 200%. Les articulations

zygapophyaires sont entourées dégaments capsulaires (CL). Les apophysegpineuses sont
reliées entre elles par lggament inter-épineux prolongé par ldigament supra-€pineux qui

longe la colonne en se fixant sur drémités des apophysés ligament inte€pineux est une
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fine membrane tandis que le ligament sugpaeuxestplus épais (plus épais dans la colonne

lombaire que dans les autres régions) et se mélange a la fascia-tborbawe(Bogduk, 200%.

Etant donnée leur proximité, ces deux ligaments sont fréequement étudiés comme le complexe ISL

SSL et les propriétés propres a chaque ligament varient selon les @tagshaw, 2011 Ce

complexe est la striire ayant le plus grand bras de levier par rapgoicentre de rotation de la
vertébre.Ce complexe, sollicité en hyperflexion, subit les plus grandé&srrdétions parmi les
ligaments rachidiensLes ligaments inteépineux, suprg&pineux, le ligament jaune et les
ligaments capsulaires forment le conxaleligamentaire postérieur (ou posterior ligamentous
complex PLC). Les processus transverses sont liés pafligasnents inter-transverses Leur
structure differe des autres ligamenggsésentant une plus faible densité de collagéne et une
orientationdefibre irréguliere(Bogduk, 200%. Ces ligaments ont un réle négligeable dans le rachis
lombare (White & Panjabi, 1978

Ligament longitudinal postérieur

Ligament longitudinal
antérieur

Ligament inter-épineux

Ligament jaune

Ligament capsulaire

Figure2-7 : Identification des ligaments principaux du rachis sur une unité fonctionelle (adapté de

Wikimédia Commons, images libres de droits d'auteur)

Comme les grtebres, le systeme ligamentaire est sujet a des variations selon la région de la colonne
considérée. Ces différences morphologiques et mécaniques peuehfSOLTXHrBle SDU OH
biomécanique de chacune des régions du rachis et par leur particulant@ignat(orientation).

La région cervicale supérieure (OccHiL®) et la région pelvienne montrent des différences
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importantes avec le reste du rachis. La région cervicale supérieure requiert une grande mobilité
pour permettre les mouvements de la téte.mabilité de cette région est contrblée par les
complexes ligamentaires atlargocipital et atlanteaxoidien reliantO § R F fbasg XiW/crane) a
OITDWOMMMD®ODV | WD (O F& L aNE 13 repfob pelenne, les ligaments
stabilisant O 1 D U W L F X didqueL o) leg Didabhéhts ililmmbaires, sacrdiaques, sacro
épineux et sacrtubéral.

2.1.5 Le systéme musculaire

Le systeme musculaire du trojmue un rdéle important dans le contrdle des mouvements, le

maintien de la stabilité etads la protection de la colonne par absorption des chocs.

&H V\VWgPH FRPSUHQG GHV PXVFOHYVY GLUHFWHPHQW DWWDF}
action ndirecte sur le rachis, commear exemple les muscles inr@rstaux, le mur abdominal, le

diaphragme ou encore léschiojambiers(Cramer & Darby, 201)7 Les muscles du dos peuvent

étre regroupés en fomah de leur position anatomique, de leur profondeur, des plus superficiels

aw plus profond, ou de leur actiorprincipale PRXYHPHQW UpVXOWDQW GIXQH
musck). ' DQV FKDTXH PRXYHPHQW LO HVW SRVVLEOH GILGHQWLI
secondaires ditsynergiques.La contraction des muscles de la colonne génére des efforts
importans, en particulier des forces compressives dues a leur or@ntatiajoritairement
longitudinale Lors des mouvements du rachis, les efforts sont partagés entre le systéeme musculaire

et le systemestéadiscoligamentairgdBogduk, 2005 /H SDUWDJH GpSHQG QRWDPHQ\
des mouvements et de leur durée. Le réle du systéme musculaire diminue en faveur du systeme
ostéadiscaligamentairdorsqie I TR B8$PURFKH GH OfpWHQGXH GH PRXYHPH
(Bogduk, 200%. Le role des muscles 88 pJDOHPHQW PRLQG3hlsquR 8t\MeGTpYpQ
courte duréeen raison de leuG pODL G 1 burtepy deViateRc@.e temps de latence des

muscles du dosarient de 55 a 3 ms pour la plupartce qui estsupérieur a la plupart des

evenements trawatiques (Yoganandan et al20149.

Dans ce projet, nous avons porté notre attention sur des mouvements sportifs et traumatiques,
impliquant ainsi des mouvements de grandes amplitudesdetgampactdNous avons donc choisi

de nous intéresser au rachistéadiscoligamentaire Cependant, dans le cas des mouvements
VSRUWLIV OYDSSOLFDWLRQ G HesgkddgllelénherdaimduentemparYeHV SO X
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poids du corpsavec ou sans poids supplémentggemet deWHQLU FRPSWH GH OYDFWLI

sur les efforts intmes.

216 eYROXWLRQ GX U D Rodny¥ d® crdisBar@efi& tegénération et

de vieillissement

Les gructures du rachis ainsi que ses courbures et angulaaoest DYHF O fkJH

LHY YHUWQEUHY SUpVHQWHQW GHYV F H@MsahEeVquisffidioumnéntldt F D W L R
VIRVVLILHQW SHX pdBlte¢ X MSUXX TG OYkIKpQRPGQHY GH FURLVVE
les vertebres sont constamment soumises a undeige osseux permettant une régénération de
OTDUFKLW H pay p&SomWRRWOHNK WHD S S Rod ISWé phénoth&nedD d@seqdifre
celamgQH j OTRVWpRSRURVH TXL VH WUDGXLW SDU XQH GLPLC
épaisseur. Ces modifications, plus fréquentes chez les femmes, réduisent la résistangaemnécan

des vertébrest expliquat, en partie O 1 D X JP H Q W ODW L &b fra&ial Mettébrales avec

O T kCbébman et al., 20)7Les structures intervertébrales (disques, ligaments, facettes) sont

égakment modifiés et celaimpacte la flexibilité du rachi€larke et al., 20Q7/Dreischarf et al.,
2014 Intolo et al., 200 /TpYROXWLRQ GH OD PRELOLWpPp VJTH[SOLTXH F

Gofientation des facettes, les modifications du disgoéamment la déstyatation progressive

du noyeatpulpeux,et les modifications des propriétés des ligaments.

/I YTHQVHPEOH GH FHV PRGLILFDWLERPRVMRRS KL KW @RdESE B BVI RWY!
Les ostéophytes sont des excroissances osseuses qui set fapnés lafusion des anneaux
épiphyséauet dont la sévérité et la fréquence augmeni2zY H F @dhkdeHMerwe et al., 2006

lls sont souvent décrits comme une adaptation pour rigidifier la cqlot@mment en cas de
discopathieou une adaptation er@ponse aine déformation du rachis (scoliosds) présence de
EHFV RVWpRSK\WLTXHV VI{DFFRPSDJQH Gdgaxénts. PRGLILFDWLRQ

Pour décrire la sévérité des ostéophyta classification de NathgNathan et al., 1994lécrit 4

grads /H JUDGH FRUUHVSRQG j OYDE VéisQleHyradd L esGattfthéV LR Q
ORUVTXIXQ SRLQW LVROp GI{K\SHURVWRVH SHXW r'WUH LGHQ
vertébrale partant du corps vertébral et projetée horizontalementade kjir est attribué lorsque
OTfRVWpRSK\WH SUPDG®H OO VRUAMNH GTXQ EHF GfRLVHDX OfH]
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FRXUEDQW YHUV OYHVSDFH L@ Wad& Y l[dadregpoBd)dDl®OfuSidn dé 0exiv¥y SUR
ostéophytes adjacents créant un pont osseux entre les vertébres.

Les becs ostéophytigsepeuvent étre isolés ou présedt plusieurs niveaux, continus ou
discontinus.La présence de becs osthéophytiques antérieurs sur trois disques intervertébraux
FRQWLQXV HWwekoktd<@ blquel§txoQe-iffuse idiopathigDéf(se idiopathic skettal
hyperostosisDISH), trouble ankylosant de la colonmes partie assé au veillissement.

Les DISH, qui tendent a augmenter avec le veillissement de la pop\&tgsierveld et al., 2009

représentet un challenge dans la prise en charge clinique des patientesaatients sont plus
sujets a des blessures lors de traismaesa faible énergieDans le méme tempte taux de

mortalitéde ces patientdans legrois mois suivanta blessure est plus élévé

Par ailleursles parametres morphologiques et posturattlREO XHQW HQ IRQIEVQERQHIH B
pelvienne et le tilt pelvien augmentegraduellement de 4 a 79 aftke 45° a 55° et de 4° a 18°

respectivementtandis quela pente sacrée diminue (d®° a 37°)(Mac-Thiong et al., 2004

Yukawa et al., 2018 La cyphose tharcique eta lordose lombaire augmentent [égérement de 20

a 69anset diminuent drastiquemeatpartir de 70 angYukawa et al., 2018
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2.2 Le rachis lombaire en chargement mobilite, stabilité et partage
de charges
/TPWXGH GX UDFKLV ORPEDLUH HQ FKDUJHPHQW VTHIIHFWXH
- 1YDQDO\VH Flg@ étedxidslmbXvidments (déplacemgnbtatiors, vitesss),

- OTDQDO\VHTKXLLQPW. IQTWebfartd & YhBmenksiternes
/IHV SULQFLSDX[ PRXYHPHQWY GH OD FRORQQH VRQW OD IOF

rotation axiale Figure2-8).

Flexion and Extension Left and Right Left and Right Rotation
Side Bending

Figure2-8 : Mouvement du rachigirée de www.spinesurgeon.com, consulté le 30 janvier)2019

AceuxFL YLHQQHQW uhe Inbirkide iidslre, G2 tQ@a¥sins antérieures, postérieures,

latérales ou axialeguisont le plus souvent des mouvemehRtR X S O p-&dirE fidd Mddvements
secondaires accompagnant le mouvendants le plamprincipal Lesmouvements du rachis sont
FDUDFWpULVpV SDU OfpWHQGXH GH PRXYHPHQW UDQJH RI P
le chemin parcouru par le deminstantané de rotation pendant le mouvement (instantaneous center

of rotation, ICR).

Les structures actives (muscles) et passivedébresligaments, disques, facettes) de la colonne

ont pour role de maintenir la stabilité du rachis, et donc [S38r GDQV XQ pWebd® GpTXlL
permettre sa mobilité. En position neutiecblonne est en permanence soumise a des efforts en
compression résultant du poids du haut du corps et principalement transmis par le corps vertébral

et les disques!/ 1 H [ F Hit@ deUalLligne de gravité par rapport au centre des vertébres génére un
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moment a chaque niveau vertébriag poids supporté a chaque hauteur de lax@et la distance

entre le centre de la vertébre et le centre de gravit@sésentédans leTableaw2-1.

Tableaw2-1 : Pourcentage du poids du corps actant a chague niveau veetatisddnce antérieur
HQWUH OH SRLQW GIDSSOLFDWLRQ GH @tébréeRtJgositidh Weu®eH FH QW
(adapté depuiClin et al., 201}, (Kiefer et al., 199))

Niveau vertébral| Pourcentage du poids total (3 Excentricité fim)
T1 1,1+8 (Head 8,66
T2 1,1 13,35
T3 1,4 +4 (Superior limbg 17,45
T4 1,3 +4 (Superior limbg 20,97
T5 1,3 +4 (Superior limbg 23,91
T6 1,3 26,26
T7 14 28,04
T8 15 29,23
T9 1,6 29,84
T10 2,0 29,87
T11 2,1 29,32
T12 2,5 28,18
L1 24 26,46
L2 24 24,16
L3 2,3 21,27
L4 2,6 17,81
L5 2,6 13,76

/ID FRQWUDFWLRQ GHV PXVFOHV SRXU VDWLVIDLUH OHV FRQ!
moments supplémentaires dans le ra¢dsnder et al., 20)<dont I T DPSOLW XGHeda&y W LQIO)>

O 1 k Js$txelakhille, le poids le mouvement réalisda vitessedu mouvemenetc(Ghezelbash et
al., 2016 Han et al., 2013

En plus de la notion de nivealfdHI IRUW OD Q R tés Bh@rg€s Hhu Joad)Naiegt
egalement importante pogY DOXHU OD VpF X UW&lvag sikafingehtrddés\wuseles/ép

les structures passivesntribue dans un rachis sain, a présenaequalité du mouvemeset ainsi
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limiter le risque de blessse/fpYDOXDWLRQ GH OD VpFXULWp GITXQH D
connaissance des efforts internes globaux et du partage de ces efforts entre les différentes
strucures. Une revue critique des opaissances actuelles sla cinétique et cinématique

rachidienne est présentée dans la se@i8ri

Dans certaines conditions, ces chargements peuvent mener a des bléssupésssuresdu
systemeostéadiscoligamentaireont un fort impact soclaet économique. Ces traumatismes
IUDFWXUHYVY RVVHXVHYV OpVLRQV OLJDPHQWDLUHKM DWWHI
principalement causés par des accidelgtda route des chutes a faible ou haute énergie et la
pratique sportivéLeucht et al., 2000et UHSUpVHQWHQW XQH FDXVH PDMHXUH

2.2.1 Les blessures traumatiques les classifications

Afin de mieux corprendre les mécanismes de blessure de la colonne vertébrale et de fournir une
aide au diagnostic et au choix du traitement adéquat, plusieurs systemes de classification ont été

introduits consécutivement.

La méthodologie employée pour définir celassifcations peut étre baséer les structures
anatomiques léségapproche anatomigue)es mecanismes suspeci{@pproche mécanique)
OYDVSHFW ILQDO GH OD EOHVVXUH RX le3ureésdahsXiqpHédon V F U L S
précisedu rachis.

1. Classifcation de Denis (approche anatomique)
En 1983, Deniset al. (1983)établissant une classificatiorcomprenant 4 types de blessures

majeures les fractures de compression, les fractures comminutives, les fractures en- flexion

distraction (ou seatbalhijuries) et les fractureslislocationgDenis, 1983 Chaque type de fracture

est ensuite divisé en 3 a 5 sdypges en fonction destructures et régions anatomiques lésées. Lors

GH OfpWDEOLVVH P H Q Wilshrpbsiw &yadtenfett®d diwslohLde [aWdloRr@n

trois parties la colonne antérieure, la colonne moyenne et la colonne postéieyues2-9). La

colonne antérieure comprefes deux tierantérieus du corps vertébral et du disque ainsi tpie

ALL. La colonne moyenne est formdatierspostérieudu corps vertébral et du disque etRiLL.

La colonne postérieurquant a elleestfoUPpH GHV SpGLFXOHV GHvectBtte F QH XU
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division, les blessures touchant la colonne antérieure ou postérieure unigsenterunsidérées
stablesalors TXTXQH DWWHLQWH FRQFRPLWD @i HJ IGHT O & RIORVQNDHE |

Colonne Colonne Colonne postérieure
antérieure moyenne

Figure 2-9 : Représentabin des trois colonnes de Der{Benis, 1983 (adapté de \WKimédia

Commons, images libres de droits d'auteur)

Ce concept de stabilité du raghisisée sur les trois colonpnest encore largement utilisémme
référenceour le diagnostiet le traitement des blessures rachideengsaumatologieCependant,

cete classificatioomontre une faible reproductibilité inter et intsaservateufWood et al., 2006

De plus OTLPSRUWDQFH GH OD FRORQQH PR\HQQH GOEXRN. OD VWL
Schroeder et al., 2017

2. Classification déMagerl @pprochemécamue)

En 1994, Magerl et al. (1994pnt défini une nouvelle classificatiqr Arbeitsgemeinscit fuir
Osteosynthesefragenou AO classification portant sur les blessures thordombaires et basée
VXU OTpWXGH @Magerl et Y99H QW V

Les blessures sont{dD E RpaBed kplon trois mécanismes de blessures posgitabs 2010 :

- compression (type A)blessure isolée de la colonne antérieure par compression axiale
- distraction (type B) rupture du PLC par distraction de la colonne postérieure

- rotation(type C): type B avec rotation

Chaque catégorie est ensuite divisée en groupes (correspondant au type des)bétssous
groupes (correspondant a la blesglleméme) donnant un total de 53 blessurasclassification
D pWp GplLQLH GH PDQLqUH j FH TXH OD VpYpULWp GH OD EOF



20

(A £B £& HW G 1t)p@ alf RiXantllableaw2-2). Cependant, ces catégories se chevauchent
et DLQVL OHV EOHVVXUHV OHV S Qr¥ yluy gravedgde/leSMiolnd sdwdiRsX SH S

du groupesuivant.

Cette classification est particulierement utile pour sa description exhaustive deseletdes
OLHQV TXfHOOH SURSRVH HQWUH OHV EOHVVXUHV HW OHV P
un choix privilégié pour étudier les mécanismes lésionnels du rachis et sera utilisée comme

référence pour un des articles de cette thése.

En rewanche, comme la classification de Denis, elle posséde une faible reproductibilité inter

observateufWood et al., 2006 Cette faible reproductibilité peut notamment étre imputée a la

complexité de la classification et a une mauvaise compréhension deiqadlela communag

scientifique et cliniquéAebi, 2010.

Tableaw2-2 : Types de traumatismes selon la classification(i@gerl et al., 199%

Type de traumatismeg

Groupe

Sousgroupe

Al. Fracture de tassement

Al.1 Des plateaux vertébraux
Al.2 Cunéiforme
Al.3 Avec affassement du corps vertébral

Type A. Lésions par
compression

A2. Fracture avec fissuratio
verticale (split)

A2.1 Sagittale
A2.2 Coronale
A2.3 de Pincer

A3. Fracture comminutive

A3.1 Incompléte
A3.2 Avec fissuration verticale
A3.3 Compléte

B1. Distraction postérieure 3
prédominance ligamentaire

B1.1 Avec distraction transverse du disqug
B1.2 Avec fracture de type A

Type B. Lésions par
distraction

B2. Distraction postérieure
prédominance osseuse

B2.1 Avec fracture transverse compléte
(fracture de Chance)

B2.2 Avec distaction du disque

B2.3 Avec fracture de type A

B3. Distraction antérieure a
travers le disque

B3.1 Hyperextensiosubluxation
B3.2 Hyperextensiospondylolyse
B3.3 Avec dislocation postérieure

CL1. Fracture de typA avec
rotation

C1.1 Cunéiforme
C1.2 Avec fissuration verticale
C1.3 Comminutive

Type C. Lésions par
rotation axiale

C2. Fracture de type B aveq
rotation

C2.1 Traumatisme de type B1
C2.2 Traumatisme de type B2
C2.3 Traumatisme de type B3

C3. Traumatisme avec
rotation et cisaillerant

C3.1 Fracture en tranche
C3.2 Fracture oblique
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Afin de clarifier la classification, Aeb{Aebi, 2010 a proposé un algohine de classification
(Figure2-10) etpar la suite GIDXWUHYVY FODVVLILFBWLRQV RQW pWp GHYH!

Yes . 0
IL( Vertebral body compression injury ? }&I
I&‘ Posterior injury ? )LI Ii‘ Posterior I'njur\.! ? 1e

‘ Combined with rotation ? ‘ ‘ Type A injury ‘ ‘ Anterior disruption ? ‘ ‘ Combined with rotation ? ‘
Yes No Yes | Yes No |
Type Cinjury Type B injury Type B3.1.1 ‘ Type Cinjury ‘ ‘ Type B injury ‘
injury

Figure 2-10 : Algorithme de classification des blessures thoracique et lombaire par la AO

classification(reproduita partir dg/Aebi, 2010). Reproduit avec permission.

3. «Thoracolumbar Injury Classification and Severity SceréTLICS) (approchebasée sur
O 1 D Viiaadl &t Wsrésultats cliniques

&HWWH FODVVLILFDWLRQ UHSRVH V.XU OfpYDOXDWLRQ GH WU

- OYDVSHFW PRUSKRORJLTXH GH OD EOHVVXUH

- O9YLQW pdrodleredigémenkaire postérieur,

- OfpWDW QHXURORJLTXH GX SDWLHQW
/ITDVSHFW PRUSKR O R ddtrégodpéeH woif catélgoneX sembables a celles utilisées
dans la classification AO compression translationrotation et distraction. Plusieurs préfixes

D[LDO ODWpUDO H[WHQVLRQ IOH[LRQ « HW VXIIL[HV FRPS

défLQLU HQWLQUHPHQW O 9YDVSH F Wou énltensdvari dieTckssifiGaionO D E O
simple. Le complexe ligamentaire postérieur peut étre décrit comme étant intact, dans un état
indéterminé ou encore blessé. Enfi@ TpWDW QHXURO R3tLdésrid gaceé SRWLHQW
FODVVLILFDWLRQ GH OY$PHULFDQ 6SLQDO ,QMXU\ $VVRFLDWL
I MPWXGH GH FKDTXH FRPSRVDQWH SHUPHW GIDWWULEXHU XQ
de la nécessité de pratiquer une opération chirurgicale ou hHm S SrRaj¢éMY de cette
classificationa étéde considéreiO  p W D Wjuél que3sb& le type de blessure observeela va,
entre autre, encourager la communauté scientiiggeestioner ler6OH GH OfLQWpJULWp G
la stabilité du rachis, intégrité poant étre altérée dans des blessuretyple B mais également
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dans des blessures en compreséiygpe A)(Machino et al., 201,35. D. Schroeder et al., 201@.
D. Schroeder et al., 2015

4. AOSpine

En 2013, Vaccaro et .al(2013) publiaient une nouvelle classification se basant ss |
classificatiors AO (Magerl et al., 199/et TLICS(Vaccaro et al., 2005Dans cette classification,
OHV EOHVVXUHYVY VRQW GIYDERUG UpSDUWLHY HQ WURLV W\SH'

- A, compression
- B, blessires de la bandge tensior{ou tension banahjuries),

- C, blessures en translation.

Les types A et B sont ensuite divisés en smatégoriegTableau2-3). Un score est attribué en
fonction du type de blessures (classificationphologique) GH OTpWDW QHXURORJLTXF
complexe ligamentaire postérieur dans le cas des fractures en compression (GgrarAg dans

le cas de la classification de Magerl, la sévérité de la blessure augmente avec |AEpKES).

Tableau2-3 : Description morphologique des blessures thotaotbaire selon la classification
AOSpine (Adapté dévaccaro et al., 20Dp

Description ‘ Score
Type A Fracture en compression

A0 Blessures minimes dont fracture des processus transverses 1
Al Wedge fracture 2
A2 De pincer 3
A3 Fracture comminuve incompléte (un plateau vertébral affecté) 4
A4 Fracture comrmutive compléte (les deux plateaux vertébraux sont affectg 5
Type B Blessures de la bande de tension

Bl Rupture osseuse de la bande postérieure 5
B2 Rupture de la bande postérieunecluant une rupture ligamentaire 6
B3 Rupture de la bande antérieure 7

Type G Blessure en translation
C Toutes les blessures résultastd'une translation du corps vertébral 8
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Cette classificatiora obtenu une reproductibilité inter et intlhservateur (kappa=0.74 et 0.81

respectivement) meilleure que les classifications précédemment dégdfidgse( et al., 201f

pour les types de fracturesoutefois,la reproductibilité diclassement dans les setypes reste
encore modéeKappa=0.56; kappa=0.4857)(Kepler et al., 2016

LYLGHQWLILFDW L RigleS perdRatt de Se@atbMesyblrEsures comme la présence
de dislocation,0 1 H V S Dépithel(BAfd¢¢l0s et al., 20)6R X HQFRUH OD SULVH HQ FR
du patient(Azhari et al., 201pestsuggéré FRPPH DPpOLRUDWLRQ GHV RXWLOV

charge clinique

Ces différentes classificationsettent en évidence des limites dans la compréhension du lien entre

mécanismes et morphologie de la blessure.

/ futilisation de techniques expérimentales et numériques pour améliorer la compréhension des
pathoméchanismses &) HQ M H X SR X U o&tif Btla@ idrige ¥n Ghlafgel. @lalgré les limites

mises en avant par des classifications plus récentes, la icktssif de Magrl reste un outil
intéressantpar son approche mécanique et son exhaustivité. En revanche, les nouveaux
GpYHORSSHPHQWY VRQW SDUWLFXOLqQUHPHQW LQWPpPUHVVDQ
complexe ligamentaire postérieaméme lorsge la blessure prédominante est une blessungde

A, i.e une blessure en compression. Cela met en évidence un fort intérét a mieux prévoir les risques

de blessures du PLCTXJLO VRLW OH PpFDQLVPH OpVLRQQHO SULPDI
Iésionnel seandaire {ype A avec rupture de la bande postérieure). Cet enjg@argtulierement
PRWLYp SDU OH U{OH VXVSHFWp GX 3/& GDQV ODe¥aDSLOLWp
GIDWWHLQWHY QHXURORJILTXHV DMaxiReERgez 6t MRZDIHD GRPPD.
GLIILFXOWp GTREWHQLU VD Up2bdWQAQB @& SIDUFWOW pWEHIPM Q @/ X
j OYyDLGH GHVY WHFKQLTXHV GYLPDJHULH DFWXHOOHYV

2.2.2 Les blessures de fatiguela spondylolyse

&RQWUDLUHPHQW DX[ OpVLRQV WUDXPDWLTXHY OHV EOHVYVX

répétée de charge inférieuresauil de tolérance du rachis et sont considérées séparemment.

La spondylolyse est umhéfaut osseurlu pars intesarticuldare (Crawford Ill et al., 201bsouvent
associé au spondylolisthésis H VSRQG\OROLVWKpVLV HVW XQ JOLVVHPHQ
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rapport a la vertébre adjacente inférieleeplus souvent di a une rupture ou a une élongation du

pars.

Nulle avantl' k J HaggUisition de lanarche O L Q F L GéhQyfolseCelimakimale chez les
HQIDQWY HW DGROHVFHQW HW GLPLQXébser§ hJ fiveaGESO WH (O (
(87%) et bilatérale (80%]Leone etal., 201} -XVTXYTjGHV SDWLHQWYV VRXIIUI

spondylolyse bilatéralgont progresser en spondylolisthedi®s hommes sont deux fois plas

risque de développer une spondylolyges les femmes mais les femmes sont quatre fois plus
sujettes a unprogression du glissement par rapport au genre of@@sgu, 2002

LD VSRQG\ORO\VH pWDQW XQH FDXVH IUpTXHQ\WKeuHeg SR Q G\C(
deux pathologies sont souvent disest&nsemble dans la littératuegé ont des classifications

communes

La classification de Wilts@Viltse et al., 197pdifférencie5 types de spondylolysthésis

- dysplasique (anomak&ongénitales),

- isthmique,

- dégérratif,

- traumatique (fracture gile des pédiculesgles facettes et des lames)

- SDWKRORJLTXH UpVXOWDQWuUQIXQH SDWKRORJLH GX WL\
Le type isthmique comprentbus les spondylolisthésiglissement antérieur de la vertébre
VXSpULHXUH UpV X @eViabRaMu@ifide Qi TIOEHV XQ RIQ J [pdf giso6 X SD UV

des micrefractures)Plus tard, 4 classification de Marchetti et Bartologlzlarchetti & Bartolozzi,

1997 classe les spomtblisthésis en deux catégorieslévelopementale comprenant un sous

type basdysplaique et hautdysplasiquegt acquise Dans cette classificatioha forme acquise
secondaire a une fracture de strdssi de fatigue)du pars se distingue de la forme
développementaJeSDU OYDEVHQFH GH GpIDXW RVVHX[ GDQV OH SDL
Cependant cette distinction, notamment dans le cadysmdasique, est difficile voeimpossible

a constaterHQ OYDEVHQFH GH UDGLRJUDSKLH DQWuedTHbRdJH j OYD
2008). La classification du Spinal Deformity Study Group (SDS@)concerne quees deux

types: le type acquisemndaire a undéracturede fatiguedu parset letype développementabas

dysplasiqueElle a pour but de fournir une aide a la planificatibirurgicale Elle se base sues
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PHVXUHV UDGLRJUDSKLTXHV GX WDX[ GH JOLVVHPHi@W PHYVXI

pelviendu patient(incidence pelvienne, pente sacrée et tilt pelvieapelle et al., 2011 Selon

le taux de glissement, les patients sont classés egrads (<50%) etdutgrade (>50%). Pour les

patientsde basgrade,trois types ont été propos8 HQ IRQFWLRQ GH OTLQFLGHQFH
pente sacrée du patiehks patients souffrant de spondylolistéhsis de-heade fype 4 a 6) ont

toujours une incidence pelviearélevée(Labelle et al., 2000HW VH GLVWLQJXHQW SD!
sayittal du pelvis puis du rachi§igure2-11).

Type 1 : Pl<4£%t SS <40

Basgrade

(glissement < 50%) Type 2 : 45< Pl < 60

Type 3: PH 0$%$S >40

Hautgrade Type 4 : Pelvis balancé

(glissementHb0%)

Type 5 : Rachis balancé

Pelvis retroverti

Type 6 :Rachis
débalancé

Figure2-11: Classification du SDSG (adapté (ebelle et al., 20))1et (Mac-Thiong, 2009).

Reproduit avec permission.

/I fpWLRORJLH H[DFWH GH O DyldiSHe§sGeQRécdihueH maispisi®sBR Q G
facteurs sont identifiés comme jouant un rble dans leur apparition. Ces facteurs impliquent des
phénomenes héréditaires, traumatiques, morphologiques, développementaux et biochimiques.
Mac-Thiong (2008)a proposéXQH WKpRULH XQLILpH SRXU H[SOLTXHU Ofp
acquis secondaire a une fracture de stress du paégetbppementabasdysplasiqueDans cette
WKpRULH OHV IDFWHXUV j OTRULJLQH eBviorBgmdntaisu Br& VH X[ G X
disposantsKigure2-12).
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Facteurs environnementaux Facteurs pré-disposants

Facteurs génétiques

Faiblesse congénitale du pars

Dysplasie vertébrale

Anomalies des tissus connectifs
Anomalies de la plague de croissance
Morphologie sacro-pelvienne anormale

\ Lyse ou élongation du pars /

¥
nModifications biomécanigques
*  Déplacement du centre de gravité
*  Eqguilibre spino-pelvien
* Changements posturaux dus a la douleur,
atteintes neurologiques

+  Position debout
*  (Chargements répétitifs du rachis lombo-sacré

Remodelage de la plaque Degenération du disque

de croissance (loi de S . . . !
ondylolisthésis
Hueter Volkman) p Y et des tissus mous

Dysplasie osseuse

Figure2-12: Théorie unifiée de I'étiologie du spondylolisthesépoduit a partide(Mac-Thiong,

2008). Reproduit avec permission.

/TLPSRUW DOatEus éhvirdhnementaux (position debout et chargementépétitis du
rachis)estmise HQ pYLGHQFH SDU O§IDEN HDQY PHOW BONTORHY GWOLL.RQ GH OI
HW SDU OTLQFLGHQFH pOHYpH G(BakdiSERaD,QOTHvEN& Baldekod,] OHV D
2000. En effet, DQV OD SRSXODWLRQ JpQB%[LEoHe eOA. LD Tt GdtQ FH HV V
DOOHU MXVTXYj SOeUNesGpbrtifs irriidiifsCddartaMs sports comnie baseball,

la gymnastique OH Y R(RUDiky\et al., 2014 Sakai et al., 2000 Dans ce cas, les activités

impliquant ces mouvements répétés de flexmrtension, rotation et compression peuvent créer
des micredommagH V G D Qménanfiddslite a la lyse du pars. Dans le cas des spondylolysthésis

avec élongation, la réparation des mifnactures crées par les chargementycliques donne lieu
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a un tissu fibrecartilagineux plus faible que le tissu osseux qui répond aux sollicitations par une

élongation du parmgermettantd déplacement de L5
Etant donné la forte prévalence de spondylolyse au nivea@ L5 O T L Q | OlXrhio@pRdibge H
sacro-pelviennea étééxaminée ' HX[ PpFDQLVPHY RQW pWp SURSRVpV HQ |

pelvienne et de la pente sac(@ussouly et al., 2006

- le mécanisme en cisaillement (ou shear mechanism). Dans caeascidence pelvienne
et unepente sacrée élev@augmentent legfforts en cisaillements a la jonction lombo
sacréeFH TXL DXUDLW SR MdimerterQe¥ pohiXaihted-dn t€&§idn dans le pars
/IRUV GH FKDUJHPHQWY UpSpWLWLIV FHV FR@E@WEDLQWHYV
dommagegFigure2-13 A).

- le mécanisme de cassenoisette» (ou nutcracker). Ce mécanisme traduit un pincement
répétitif du pars entre les éléments postérieurs de L4 Btf®ilirrait induire des contraintes
en compressionGXUDQW OHV PRXYHPHQWYV GYH[WHQVLRQ HW F
dommagegFigure2-13 B).

SS

Pl

Pelvic Incidence > 55°  Pelvic Incidence < 55°
A Sacral Slope >40° B Sacral Slope < 40°

Figure 2-13 : lllustration des mécanismes en cisaillemek} €t de type casseoisette(B) en
IRQFWLRQ GH OD SHQWH VDFUpH 66 HWRdsso@\dt @.FI0FHQFH St

Reproduit avec permission.
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Le mécanisme en cisaillemesgraitle plus courant camlprévalence de spondigee augmente

avec la pente sacr¢Bward et al., 1999HW O L Q F L G Habdle StHI0 XOOWd€3Sjdts

Le mécanisme de cassenoisette® PRLQV IUpTXHQW  Skpligeed WncasDdeW D OR
spondylolyse pour les patients ayant unedeoce pelvienne et une perteree faibleRoussouly

et al., 2005 'fDSUqV OD FODVV Ek kagitiaww deRRpussblly b ER8USEADIy et al.,

2005, les sujets ayant un profil sagittal de type 1 sont a risque de développer une spondylolyse due

a un mécanisme de nutcracker. Les sujets présentant un profil sagittal de type 4, caractérisé par une
lordose lombaire, une pente saceieune incidence pelvienne élevéamt plus a risque de
développer une spowiblyse par lemécanismeen cisaillement(Roussouly & Pinheird-ranco,

2011D,.

Une prédisposition héréditaire HVW SURXYpH SDU OYDXJPHQWDWLRQ

spondylolisthés chez les membres immédiats de la famille des enfants aféyrise Davies &

Scott, 1979Yurube et al., 201)7 De plus, lalisparité de prévalence en fonction du groupe ethnique
VXJJqUH O 1 Hjdauw geQeidlesS H

Des anomalies dysplasiquesdes tissus mous et osseuséveloppementas plutbt que
congénitats peuventinfluencerle risque de spondylolyset de spondylolisthésis. Dans le cas
DFTXLV OHV DQDRPDOLHV G\VSODVLTXHV DYDQaWf@IID SSDULW
et al.,, 2015 Cependant, D SUpVHQFH G{XQH WSRrQGCIES RodifichtiorsH X W
dysplasiques secondasrqui vont influencer le risque de progression en spondylolisthésss.

modifications augmentant avec le grade de spondylolisthésis, il est préfé&rableé/ fLQWpUHVVHU
despondylolisthésis deasgradH SRXU pWXGLHU OYfpWLRORJLH GH OD VSRC

La forte prévalence de spondylolyse chez les jeunes atidete@ VL TXH OYfLQIOXHQFH GH
sacrepelvienneconfortenta suspisLRQ GIXQH EOHVVXUH O HaBdons&uem, XY HQ W
O 1 L RaBde deXacteurs biomécaniqueset anatomiques Ces facteurs sonesponsabkedes

modifications de la répatton des charges a la jonction lor&acrée.

/I MPWXGH GHV HIIHWV GH OD PLVH HQ FKDUJHPHQ WnaGtX UDFK
comptede la variabilité de la morphologie sagrelvienne SRXUUDLW DORUMerSdsUPHW W |
mouvements arisque Up YHQLU O 7Iosp&Dyblyse tiRDlesjeélnes athlétes.
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2.3 Etudes expérimentales et biomécanique du rachis

Les études expérimtales ont pour objectifde caractériser la morphométrie du rachis, le
comportement biomécanique des différentes struceifesomportement biomécaniqde rachis

dans son ensemble.

Dans la parg suivang, nous présertons de maniére succintdifférents travaux expérimentaux
portant sur le rachis avec eiattention particuliersur les étudesle caractérisation dpars, des

ligaments et du rachtboracique elombaire en chargemen

2.3.1 Caractérisation anatomique et morphomeétrique

La caractérisation a@tomique et morphométrique est nécessaire péarirele rachis sain et
LGHQWLILHU GHV PRGLILFDWLRQV FDXVDQW RX UpVXOWDQW
pour le développement de modateathématique

Les caractéristigues morphométriqusess vertebres peuvent étre mesurées sur des spécimens

cadaveériques ou sur des imagedicales telles que radiographies, CT ou IRM.

/ITpTXLSH GH 0DNKOVUDXZILYBPVWEHDW VTXHOHWWHY GH OD FROOHFW
de Cleveland (Hamarfiodd Human Osteological Collection) pour fournir une morphométrie
GpWDLOOpH GHVY YHUWQEUHYVY ORPEDLUHVY HW WKRUDBLTXHV
et de femms, caucasiamou dro-américains nés entre 1825 et 1910 et décédés a un age compris
entre 20 et 80 ans. lls ont mesuré les caractéristiques géométriques du corps vertébral, des facettes
HW GH OfDUF QHXUDO SRXU GHV SRSXODWLRQV VDLQHV HW
(Masharawi, 2012Masharawi et al., 200™asharawi et al., 2004Masharawi et al., 2005

Masharawi & Salame, 201 Masharawi et al., 2008

Les facettes sont orientées frontalement etr&gent dirigées antérieurement dans la région
thoracique (angle transverse9®°). Leur orientation deviergagittaleau début de la région
ORPEDLUH HQYLURQ f HW OYDQJOH DXJPHQWH MXVTX{HQ
orientées (50°). CheD HV VXMHWYV DWW H L Q WsHgithalde¥fadet@Gin@rr@esve O D (
supérieures de L5 est plus grand, traduisant une orientation plus frontale chez ces patients
(Masharawi et al., 2007
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8QH JUDQGH YDULDELOLWpP GH OfRULHQWDWLRQreGH ¥t IDFHW V
L1 VXJIJpUDQW XQH WUDQVLWLRQ GH O TR aHTQAMERMANRIGN GHV 1D F

des individis.

&HV PHVXUHV RQW pJDOHPHQW SHUPLV GH PR&G@WUNEU TXTX
FDUDFWpPpULVWLTXH GHV YHUWQQEUHV WKRUDFLTXHV QRQ SD\

vertebres lombaires. Le tropisme est en revanche retrouvé chez lenespegrésentant une

spondylolyse bilatéral@Masharawi et al., 200 Masharawi et al., 2004

La longueur et la largeur des facetiegsmpriss respectivement
o — -, | I'
entre 9 et 18 mm et 8 et 15 mdiminuent des T1 a T8 ou T9 pui yﬂ""‘l L
. e
DXJPHQWHQW MXVTXTj / /I RX [/ OH&_ ﬁ'f ,r JGHV YDOHX
mesurées dans la région lombaire. La longueur du pé.. ~ "

interarticulare diminue de T12 (187) a L5 (968). Les pars Figure 2-14 : Mesure de |
gauche et droit en L5 sont plus lenghez les sujets aVeiongueur du pes (adaptée
spondylolyse (® vs 146 a gauche et.8 vs 1307 a droite) (Masharawi, 201p. Reprodui

(Masharawi, 201R

avec perngsion.

2.3.2 Caractérisations biomécanique et expérimentale des ligaments

Les ligaments sont composésdaux tiers G YHD XurHtiars G pODVWLQH HW GH FRC
tropocollagéne, unité fondamentale cbllagene, est organisé en fibilleuis enfibres formant
des faisceaux palléles Ce réseau de fibres et de fibrilles est inclus dans une matrice extracellulaire

composée principalement de protéoglycans, glycolipides, fibroblastgste{Figure2-15).
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Fascicle Ligament
Fibril ﬁ,-xf'fﬁ[,
a'?_.—-" e _,.,-J"I'.'_" |
101
g ~o@
Tropocollagen
1 | |
1 I 1
Nano Micro Meso Macro
100 nm 100 pm 500 ym 5mm

Figure 2-15 : Composition des ligaments (extrait (Reese & Weiss, 20)b Reproduit avec

permission.

Leur comportement mécanique présatgaxcomposante:
- O T Xrigépendante du tempd. O V § D gamvpgor@EmErélastique non linéaire

- OYDXWUH GpSHQGD QW KHo@portanem @stoélasGinciibnd leVitage] X Q
OD UHOD[DWLRQ GH FRQWUDLQWH OJK\VWpUpVLV HW OD

Le comportement élastiqun linéairecomporte trois régions caractéristiqudss zones neutre,
pODVWLTXHmEJeMex{FiyQe2R ). La zone neutrdou toe-region est généralement
caractérisépar la déformatiorD X SRLQW GYLQIOH[LRQ GH O DetElRsKdu&E H HQ W L
La zone élastique, partie linéaire de la courbe, eattéisée par la pente. Cette pente est @éfini

comme la raideur (N.mM) sur les courbes forceiplacemerst qui dépendies dimensions de

O 1 p F K D (proptigecsR@turelles) ocomme OH PRGXOH G f<RiXIEsIcoded
contraintesdéformationsindépendantles caractéristiques géométriqugsoprietés matériaux).

La région traumatique est catérisée par laforce (ou contraintg et le déplacement(ou

déformation a la rupture.
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Figure2-16: Comportement élastique non linéaire des ligaments en tractiesxialeprésentant
trois zones caractéristiquesla zone neutre (ZN), la zone élastique (ZE) et la zone
GITHQGRPPDJHPHQW ReéxtraiQde(@/Biviat, 2T1¥).HReprqduit avec permission.

En raison de leur organisatiorslligament®nt un comportemergotrope transverse, threction
principale des fibores ) HSUpVHQ WD Q W. (»§ fibfét de doldéhp @idotpHis rigides que
la matrice, les ligaments sont plus rigides quand ils sont sédliddns la direction des fibres. Cette
directioncorrespond également a la direction principale de sollmit&n condition physiologique

(Reese & Weiss, 20)5L eur comportement est égalemastynétrique en tensicnompression

La Figure 2-17 schématise le comportement du tissu ligamentaire pour différentes disaddion
sollicitation.
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Figure 2-17 : Représentation du comportement anisotropeligasents(extrait de(Reese &
Weiss, 201). Reproduit avec permission.

%LHQ TXTLOV VRLHQWMHR de¥ h@adnaux Ranudees, Ues VigdfiRrésentent

des variations de propriétés au sein méme du (igsbetson, Willardson, et al., 20).3De plus,

les ligaments du rachis peuvent présenter des précontraintes dans la position neutre illustrant leur

état initial (comprimé ou tendu selon les ligaméRtsbertson, Von Forell, et al., 20).3

Le paragraphe suivant vise a décrire les principaux protocoles expérimentagsultatsde

caractérisation des ligamemis rachis

Ce travail de thése se concentre sur le isathoracolombaire. Cependarétant donné les

similarités des ligaments aux niveaux cervical, thoracique et lombaire et la recherche récente sur
OD FDUDFWpULVDWLRQ GHVY OLJDPHQWYV FHUYLFDX[ FHWWH \
régions
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2.3.2.1 Caractérisation expérimentale

Les spécimens utilisés pour la caractérisatiortomportement mécaniqdes ligaments peuvent
provenir de corps donnés a la scienae nibdelesanimaux (rat, porc) ou encore de résedion
réaliséee ORUV G TR S p iDded suQdes pafientspathologiquess echantillons peuvent
étre prelévés sur des sujets embaumés ou frais avec ou sans congeddtionle protocole
expérimentalles échantillons préles@euvent étre une portion du ligameénidié un échantillon

de type odigamentos (BLB), comprenant les insertions osseuses et le ligament étudié ou encore
un segment vertébral compleur equeltoutes les structures seront disségusauf le ligament
étudié

La géométrie des ligamerds rachis est obtenuerngdes mesures sapécimens cadavériquiais

ou embaumésgntrainant une destruction ou un endommagement des échanfiensus, és
WHFKQLTXHYVY GYTLPDJHLstan etQIRMW Dne Pgéiheiten® pas de visualiser
distinctinctement les tissus mo(Weiss et al., 2005 Ceci limite considérablement la quantité de
données de caractérisations géomeétrigue et anatomique des ligahentsaractéristiques
géométriques des ligaments thoraciques et lombaires reesuré des spécimsrcadavériques

sont résumées dansTableau?-4.

Tableau2-4 : Caractéristiques géométriques des ligaments thoraciques et lombaires (adapté de
(Pintar et al., 1992

Aire de la section trangvse (CSA) (mm2) Longueur (mm)

Ligament N Etendue Moyenne SD Etendue Moyenne SD

ALL 25 10.6-52.5 324 10.9| 30.0-485 371 5
PLL 21 1.6-8.0 5.2 2.4] 27.8-36.7 333 2.3
JC 24 19.0-93.6 43.8 28.3] 12.8-215 16.4 2.9
LF 22 57.2-114.0 84.2 17.9] 13.0-180 15.2 13
ISL 18 13.8-60.0 35.1 15] 6.7-20.0 16 3.2
SSL 22 6.0-59.8 25.2 14| 17.0-335 25.2 5.6
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Plusieurs protocoles permettent de caractériser le comportement biomécanique des ligaments.

Lors des essais de tractionuDi[LDOH OfD[H SULGBEté 8D XL DQ@ OPHHF O
charge. " HV FDSWHXUV SHUPHWWH Q Wdépl§deream HD@4 ess&isHN tradiohU E HV
uni-axiale a la rupture ont été réaligs condition quasstatique(Chazal et al., 198%yron &
Hutton, 1981 lida et al., 2002Neumann et al., 1992Pintar et al., 1992Trajkovski et al., 2014
Waters & Morris, 1973Yoganandan et al., 20p@t dynamique (>10s? ou encore 25nm/s)
(Bass, Lucas, et al., 200Kancic et al., 2007Mattucci et al., 20122013 Shim et al, 2006

Yoganandan et al., 1989 ors de chargement cycligwa en relaxationles ligaments montng

un comportement viscoélastiqu€e comportement peut étre modélisé par une fonction de
relaxaion définie par descoefficients et des temps de relaxation assseci€a réponse
viscoélastique des ALL, PLL et Léervicaux est principalement contrdlée par le coefficient de
relaxationa 1l ms suivi de celui a 1 seconpeur des tauxle chargement dynaque(Lucas et al.,

2008. &HOD LQGLTXH OD SUpVHQFH GTXQH FRPSRVDQWH HQ UHO

dans le comportement des ligaments.

Les essais mulaxiaux généralementles essais baxiaux oudes «small punch test (essais
d rhboutissagesur petits échantillonsjBradshaw, 2011Sun et al., 2005 permettent de

caractériser les propriétés anisotropes des ligamentappliquant des efforts dans plusieurs

directions.Des « small punch test ont étéréalisés sur deligaments longitudinaux antérieurs,

inter-épineux et suprapineux en condition quasitatique(Bradshaw, 201;1Hortin et al., 2015
Robertson, Willardson, et al., 2018s sont réalisés sur des portions de ligament. Cela ne permet
GRQF SDV GH FRQVLGpUHU OTHQWKqgVH GDQV OD FDUDFWpUL

axiaux sont trés dépendants des cood#tiaux limites (fixation) appliquééSun et al., 2005

Les essais sur unité rachidienne fonctionnelle (FSU) permetteeit SUpVHUYHU OfTLQWy
structures du rachis et de tenir compte de leur interactienqui apportedes données
complémentairef2our mémoireyne unité rachidienne fonctionnelle (FSU) est composée de deux
vertébres adjacerdedu disque intervertébral, des ligaments et des facettes articulaires associés.
/HV HVVDLV GH IOH[LELOLWp PHVXUH GH OYfpWHQGXH GH PF
mobLOLWp PHVXUH GX PRPHQW SRXU XQ GpSODFHPHQW L
caractéristiques des articulations intervertébrales du réCbak et al., 2015'YR iN HW DO
Panjabietal., 1994 3RXU LVROHU OfHIIHW GH FKDTXH OLJDPHQW Ofp
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résultant) est mesurée aprées chag@ DSH GH UpGXFW L&dPe epres@aliissé@ionF THV W
de chaque structur@Heuer, Schmidt, Klezl, et al., 200Jaramillo et al., 2016 Ces essais

fournissent des données pour la calibration et vérification des modéles num@iueslt et al.,
2007). De plus, cela renseigne sur le réle relatif de chaque ligament dans la biomécanique du rachis
et permet une meilleu@ractérisation de la zone neutre du segment que les essais en traction uni

axiale(Lasswell et al., 2007

La plupart des travaux révélent un comportement élastique non linéaire bien que certaines études

ne mettent pas en évidence de zone néBtrear et al., 1992 Les modules§ <R XQJ OHV IRUFH
OHV GpIRUPDWLRQV j OD UXSWXUH PHVXUpV VIpWHQGHQW UH
30 a plus de 1000 N et delG 12 en fonction de différents facteurs qui sont décrits dans la section

suivante.

Les différents patronsedblessures identifiés sont les suivants: une ruptuligament (section),
une rupture deOTRV DX QLYHDXvuGiBh) OXREWKIFWILRQ DFFRPSDJQpH G
XQH UXSWXUH W U D Q Viyarheny (délpningtiod) WiHide Détddmaidagique, i.e
irréversible(Bass, Lucas, et al., 200Kvaskiw et al., 201p Les bris de résine ab également

fréquents lors desssaisen traction unbxiale(8% a 25% des échantillons tes(Bass, Lucas, et

al., 2007 Iwaskiw et al., 201)p. Iwaskiw et al. (2012) trouvent une majorité de rupyrar

délamination lors de leurs essais en condition dynamique sur ALL, PLL et LF lombaires tandis que
Bass et al. (2007) trouvent une majorité de sections sur les mémes ligameitsau cervical.
/ID GHVFULSWLRQ GX W\SH GH UX S(Waxctictet 81.1200MWatBiecMetW.R X M R X U

2012 Pintar et al., 1992 ce qui limite la compréhension des phénomenes de rupture des ligaments

du rachis.
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2.3.2.2 Variabilité

Les principaux facteurs de variabilitdes propriétés deggamentsidentifiés expérimentalement
sont le type de ligamerig région,OH WDX[ GH FKDUJHPHQW Ofklekdex® D SUpV

et les conditions expérimentales.
x Type de ligaments

Les ligaments longitudinaux ogénéralemenX Q P R G X O HplGsTEteRBU61és ligaments du

PLC (de 2 a 10 foisjMattucci et al., 201 2Pintar et al., 1992Shim et al., 2006 La position et le

réle des ligaments du PLC expliquent en partie cette différence de comportement mécanique. En
HITHW pWDQW SOXV pORLJQpYV GX SODQ P pplivd€QdexlexienD Y HUW
physiologique, ces derniers doivent étre plus sau@lependant, deux étudgsuvent un module
GI<RXQJ SOXV pOHYp SRXU OHV OLJDPHQWYV &E¥XafaRP&8OH[H ,6.
1985 Hortin et al., 201p

La composition a également un rdle. ligament jaune présente un ratio élastine/collageriz1
ce qui contribue a sa grahtl VR XS O HV V HALKE eOPLL QnY khtahbtde 1 :11 et une plus

grande raideufBogduk, 2005 Lucas et al., 2008 Les ligaments capsulairesit tn module

G 1 <R Xf@rikura 13 MPa quele que soit la région ou le taux de chargem@daumard et al.,
2011 Mattucci et al., 2012Pintar et al., 1992Shim et al., 2006Yoganandan et al., 2000l
QIYH[LVWH SDV GH FRQVHQVXV VX U-épimugBEoiddxkU200Rkepstide3 H G X O

propriétés relatives du ligament inggpineux et suprépineux souvent teséomme le complexe

ISL-SSL. De maniére générale, ce complexe présente une force a la rplisifaible que les
autres ligament§Chazal et al., 199%t une déformation plus gran@intar et al., 1992 ALL

semble présenter u@ene neutre plus grande daes ligamentgapsulaires eéhteretsupraépineux
en traction(Chazal et al., 198%ortin et al., 2015Mattucci et al., 202). Cependant, en calibrant

un modele éléments finis (MEFN flexibilité, Schmidt et al. (2007rouvent des zones neuse

plus longues pour les ligaments du PLC que pour les ligaments longitudibelxidt et al.,

2007). Cdte différence de résultatS H X W V 1 hhaSI® présenté) ddeformations (positives,
prétensions, ou négatives) dans les ligaments du rachis en position neutre qui ne sont pas prises
HQ FRPSWH ORUV G{HVVDLY VXU OLJDPHQW LVROPp




38

X La région rachidienne

3HX GIpWXGHV RQW W H ViomciGud \ét Idmhkir® enVréptigligny les Inéme
FRQGLWLRQVY OLPLWDQW OHV SRVVLELOLWpPV GH FRPSDUDLVI
et al (1985)proposat que les ligaments thoraciques bas et thotaotaires si@nt plus résistants
que IHV PrPHV OLJDPHQWYV SUpQEharVetjalG IBXWHEBW QADQIWX[GTD)>

résultats seraient nécessaires pour confirmer cette tendance. Mattuc¢Ref2dJtrouvent des

différences significatives des mioétés des ligaments entre les différents niveaux du rachis

cervical(Mattucci et al., 201p

X Taux de chargement

Le taux de chargement a une grande influence sur le comportement des ligateerdpeopriétés

mécaniques.

A des taux de chargement élevés, ligaments exhibent des contraintes et des forces a la rupture
plus élevées mais une élongation plus faible que pour des taux de chargemestatjgasi

(Ivandc et al., 2007Iwaskiw et al., 2012Mattucci et al., 201 Les forces a la rupture et la raideur

des ligaments sontlla 18 % et de 2 a 27 fois plus élevées en traction dynamique (250 s
1 TXYHQ WU DskaWjueR(Q.5 BxdansLla région cervical@Mattucci et al., 201Q Les
variations observées en fonction du taux de chargement sont plus faileleles variations

observées integtudes (Mattucci et al., 2012 A notre connaissance, une seule étude a été conduite

sur les ligaments lombaires en condition dynamique rapide. Les forces a la rupture moyennes
obtenues pour ALL, PLL et LF sorgspectivement.9;1.4et2 SOXV pOHYpHNesseX|j IDLE

pour les mémes ligamentShazal et al., 1983waskiw et al., 201P Les résultats expérimentaux

obtenus sur les ligaments cervicaux confirment le comportement viscoélastique des ligaments du
UDFKLVY HW MXVWLILHQW OTREWHQWLRQ GH UpVXOWDWY HQ F

et lombaires.
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x Age
/ITkJH HVW XQ IDFWH X U efs bionyébadigu2 Eependavt gorP ibfiMeido¢ est souvent

difficile a évaluer.

'XUDQW OTHQIDQFH HW OfDGROHVFHQFH Oéntré a@reQ@d PRELO

géomeétrie du rachis et a la laxité des ligaments immaf@leske et al., 20Q7Jebaseelan et al.,

2010. Toutefois pour des raisons éthiques, tres peu de données expérimentalespsombleis

pour les ligaments juvéniles et adolescents.

A partir de 40 ans, la mobilité de la colonne diminDeY H F  (nfokoJet al., 2009 Au niveau

tissulaire une corrélation négative significative a été topH HQWUH OH PR@XOH GTY:
contrainte a la rupture des ligaments irdpmeux / suprgp SLQH X[ FH WHO @ K Ui@aCek YL G X

al., 2003. De méme, les propriétés a la ruptifforce et élongation) et la rigidité des ligaments
ORQJIJLWXGLQDX[ DQWpULHXU SRVWpULHXU (HaKovskketaL,JDPHQW
2014. Dans la région cervical Mattucci et & (2012)obtiennentdes valeurs de raideur2la 9

fois plus élevésquH diffes études également réaliséesur des ligaments cervicaux et dans des

conditions similaires traction uniaxiale en dynamique lefY¥oganandan et al., 20P0u rapide

(Ivancic et al., 200/7(Mattucci et al., 201p Cette différence pourrait, en partie, étre expliquée par

la différence de moyenne G { k dét populations testée¢44 ansVS 63 anset 81 ans
respectivementCependant, les plus gros écarts de propridEsniques ne sont pas trouves pour

OHV SOXV JURV pFDUWV GTkJH PR\HQ &HOD SHXW rWUH DW\
UHODWLRQ QRQ OLQpDLUH HQWU I desfligandenitsWPIUS tde/réSultdR SU L p W
seraient nécessaires poBrlLHX[ FDUDFWpPULVHU OYLQIOXHQFH GH OTkJH V

ligaments.
x Pathologieet phénoménes dégénératifs liés au veillissement

Certaines conditions pathologigues entrainent une modification des propriétés des tissus et peuvent
avoir uneinfluence sur la vulnérabilité du rachis en condition traumatibes.ostéophytesont

associésune modification des propriétés des ligaméNesumann et al1994) (Cyron & Hutton,

1981). Lorsque les ligaments capsulaires des unités fonctionnelles présentant un ostéophyte sont
testés en traction, la courbe contraidéormation présente un seul pic (rupture) contrex geur
OHV XQLWpV IRQFWLRQQHOOHY VDLQHYV /D SUpVHQFH GH O¥F
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SDU OD SUpVHQFH GHV ILEUHV D\D QWe@diovi) Ded)g, I€sFfetc@ss X OD W |
et les déplacements a la rupture dans le casgisfgque sont plus élevés que dans le cas sain pour

un V X M &e/ édiffalen{Cyron & Hutton, 198). (Q SUpVHQFH GITRVWpPRSK\WHYV
ligaments tend a se déplacer du milieu du ligament vers son efitt@seann et al., 1994Des
PWXGHV LQ YLWUR VXU GHV )68 FDGDYpULTXHV RQWIePRQWUDPp
35 a 49% la résistance des FSU soumidesamoments de 10 a RBn en flexion,extension et

inflexion latérale (Al-Rawahi et al., 2001 Dans les cas iI K\SHURVWRVH VTXHOHWMW

idiopathique DISH), la mobilité du rachis est également dimia(katzman et al., 20)7Le réle

du ligamengantérieur dans cette rigidification est encore délfitiperus et al., 20)8Le ligament
antérieurpourrat étre ossifié HW GRQF j O TR U le JdrQatiorCodseDgdau @éplEcgiarO
OfH[FURLVViDQreiHpour ldon&juence de rendre obsoléte dans le comportement
biomécanique du rachis étant dorsadaible raideur compaegj OTRV QR Xfgrth@ OHPH QW

Les ligaments postérieurs, notament PLL et pEuvent également subir des modifications
dégénératives OfRVVLILFDWLRQ/RRVVLRIEBDWILIR® DAMIMRQLIDPHQWYV
une formation osseuse secondair§,H XW U p V X &ukvaitisdthe Gdf Xd@teMysUcongénitaux ou
encore de facteurs adaptatifs et modifie grandement les propriétés des ligaments affectés. La
présence de cette pathologie a alors deux conséquenGe$ X Q, ldlleSnpdifi¥ lamobilité et la
vulnérabilité durachis HW G | D Xelkelpelt Sdid s conséquences médullaires importantes
selon les ligaments affectés car ceiixleviennent plus épais et entrainent une réduction du canal

meédullaire(K. Kim et al., 2008 Yoshii et al., 2011 La calcification qui se caractérise par un

dépbt de calcium dans la matrice extlaillaire, vaégalementigidifier les ligaments et air une

influence dans la mobilité du rachis.

X Sexe

&HUWDLQV UpVXOWDWY PRQWUHQW XQH GLIIpUHQFH GH SUR
GLIIpUHQFHY OD IRUFH HW OD FRQWUDLQWH j OD UXSWXUH R
chezla femme(Mattucci et al., 201P
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x Conditions expérimentales
Les conditions expérimentales sont également une source de variabilité.

/ID WHPSpUDWXUH HW OH WDX[ GIKXPLGLWp GHV WLVVXV LQIO
essais en tractiafBass, Plachak, et al., 20Q7Des tests sur des ligaments porcins ont montré que

le pic de force pour un allongement donné augmente quand la température diminue. Pour une
température de 21 f & WHPSpUDWXUH DPELDQWH OH SLF GH IRUFF
température de 33°C (Bass, Planchak, et al., 2007

Unepre WHQVLRQ HVW JpQpUDOHPHQW DS S eststlicipdtes R ddbuty 1DV V X
GH OfHvVVDL /D YDOHXU FKRLVLH HVW J(BagsUMe@dHaRHQN, FRP S|
2007); (Mattucci etal., 2013). Cette prétension peyten revancheempiéter sur la teesgion qui
est alors souvent absente ou sdi¥ WL P p H GBUrgcteruhsxialB(Lasswell et al., 2007

6HORQ OH SURWRFROH OH FKD U Zbhditib@émé&nHg@respodth WU p Fp G p
chargement oscillatoirpermettant G{REWHQLU GHV PHVXUHYVY UpSpWDEOHYV
plusieurs chargements sur le méme spécimea)préconditionnement permet aux fibres de
collagéne de retrouver leur structure physiologique agwes été congelées et fixées dans une

position donnéeDes études ont montré que les caraciqtiss a la rupture et la raidesont plus

faibles aprés préconditionnemen(Sopakayang, 20)3

Des différences de tendance entre les propriétés des ligaments peuvent étre identifiées en
comparant lesésultats obtenus par essais-i{LD X[ HW HVVDLV GfigiiRES&XWLVVDJ
ligaments inter et supr@SLQHX[ LGHQWLILpV SDU 2B.88eD1924 GMPHPER X W |
respectivementjBradshaw, 201 1Robertson, Willardsaret al., 201Bsont supérieures a celles
identifiées en essai uaiial ([3- 6 MPa](lida et al., 2002Pinta et al., 199). - OfLQYHUVH FH
du ligament longitudinal est plus faible (14 MPa Vs-B8 (lida et al., 2002Pintar et al., 1992.

Dans ces conditions, le ligament longitudinal antérieur a uneetpen plus longue que les

ligaments inter et supi@pineux (15%, 9%t 6% UHVSHFWLYHPHQW 3HX-GTHVVDI

axiale fournissent cette informatiomotamment en raison de sa forte dépendance aux conditions

aux limites.

(QILQ OHV FRQGLWLRQV GH FRQVHUYDWLRQ HW GH VWRFN

congélation) peuvent modifier les proprietés des tissus biologiques. Des solutions
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G 1 H P E DeXtPtdl® que la solution de Winckler, ont été proposeées afin de consersejetes
GIDOQWRPIHIWBEWQW XQH VRXSOHVVH $2¢REXBD.GH FHOOH GH

Cette revue met en évidence un manque de consensus concernant les prepriig@nents. Les
SULQFLSDOHYV UDLVRQV VRQW OYDEVHQFH GH QRUPHV GYHV
résultats complémentaires de caractérisation du comportement biomécanique et Iésionnel des
ligaments du rachis thoracique et lombairced LWLRQ G\QDPLTXH VRQW QpFHVV!
GHV SDWKRPpFDQLVPHV GX UDFKLYV -akidleFestRddgpt&Sgodrvasterle/ HQ W
OLJDPHQW HW OTHQWKgVH LPSRUWDQWH GDQV OHV PpFDC

phénomenes dégénératjfsésence de becs ostéophytiques).

2.3.3 Caractérisation biomécaniquedu rachis en chargement

Dans le cas des études in vitro, les données acquises permettent de caract@ysanska
biomécaniquedu rachis et de ses structudens des conditions controgé.es études in vivo,
pertinentes dans le cadre de ce projetent a caractériser la cinétiq(ferces et momentsgt
cinématiqugdéplacements, vitesses et accélératiduslachis lors de mouvemsrspécificique
(sport, activité quotidiennes, ergone LH D X W UlR¥d2lx@pproches sont complémentaires
pour meux définir les efforts en jelors des mouvements humains et la réponse du rachis a ces

sollicitations.

2.3.3.1 Caractérisation in vitro

Les essais expérimentaux remplissent trois missionsipaies:
- OYREWHQWLRQ GH GRQQpPHV GH YPULILFDWLRQ HW YDOLG
- la compréhension des mécanismes physiologiques et traumatiques,
- OYpYDOXDWLRQ GH OTHIIHW GIYXQH SDWKRORJLH HW RX C

Les études peuvent étre réalise¥sl$ GHVY VHIPHQWY FRPSOHWY DOODQW GTX

complet. Les essais sont réalisés sur des spécimens frais, frais congelés, embaumés avec des
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solutions a base de formol ou sur desannequins mécaniques anthropométriques
(anthropomorphic teéslevice,ATDs). 4 XHO TXH VRLW OYREMHFWLI FHV HVVD
reproduire les chargements et conditions de contraintes se produisant in vivo. Cependant, la
complexité de la biomécanique du rachis en chargement peut encourager a utitsaeddess

GH FKDUJHPHQWY VLPSOLILpHV DILQ GH OLPLWHU OYLQFHUWIL
variabilité interspécimens et de limiter la complexité des dispositifs expérime(Ealkusera et

a., 2018.

La premiere sousection vise a renseigner sur les méthodes et les principaux résultats dans le

domaine sufésionnel.

La deuxiéme sod/ HFWLRQ VILQWPpPUHVVH DX[ WUDYDX[ H[SpULPHQW
comportement lésionneb X UDFKLYV ORUV GYLPSDFW HW HQ IDWLJXH

X Caractérisation sulgsionnele

Afin de reproduire des chargements proches des conditions ini.eivapmbinaison de forces et

moments, plusieurs protocoles ont été developpés. Le premier consiste a appligfecaine

compressivexcentrée ou centrée avec une inclinaison du spécimen. Le second consiste a appliquer

XQ PRPHQW SXU DYHF RX VDQV VXSHUS RaslvileuRR e @die@H SUpF

typiqguement utilisées sont5’Nm pour les segments lombaHYV HW OHV YDOHXUV GTHI

Cependant, pour des segments plusdplagforce axiale peut générer un flambement du segment.

Pour pallier cela, Patwdnen et al (1999)ont dévelopg le concept de follower loagui permet

Gappliquer des effortsimilaires aux efforts générés in vivo sans aimer un flambement du

spécimen(Patwardhan et al., 1999Ce protocole consiste appliquerune force compressive a

OYDLGH GH FKE GHVSHDRWL \M VR Q DD X W bt 6B Xespeadtam kQAdurpuk¥H V W H L

du rachisLa force est appliqud HQ WHQGDQW OH FKEOH &HOD D SHUPLV
MXVTXYj,sans provoquer de flambement de la colof@elbusera et al., 2018

Les principauxrésultats obtersidans le domaine sdbsionnel VRQW OD JRQH QHXWUH C
mouvement, la raideur, la position dentre instanta de rotationICR) et la €partition des
chargesentre les structures vertébralea Figure2-18 LOOXVWUH OHV FRXss&aHY REW'
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de flexibilité réalisé surchaqueFSUdu rachis lombaireCes courbes permetentde déterminer la

zone neutre, la raideur et le ROM.

Les segments sont majoritairement testés en conditions-sfatques et avec des dispositifs
FR QW U D L&adine\emgchiahilavVmesure de mouvemeobuplés(Brandolini et al., 2013

Cependant, deauveaux dispositifs permettent de tester les segments en conditon dynamique

M XV T X (Wilk¢ eval., 201 ainsi que dans des configurations non contraiffetsgrove
et al., 201y (Kingma et al., 200BPDLYVY SHX GH UpVXOWDWYV bR Q¢ c8R XU OT|

dispositifs.
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Figure2-18: Exemple de courbe de flexibilité d'un segmieil 5 intact et aprés dissection des
pédicules et du PLL (w/oPLlgn flexionextensionPourchaque R XUEH O bide3d A, GH
OD IRQH QHXWUH 1= HW OfpWHQGXH /GHH5R B XWH\P 9@ /Q 5Q B Pk
PpVXUp SRXU OYDSSOLFDWLRQ GH FKDTXH PRPHQW /D ]JRQH Q
QpJOLJHDEOH (OOH HVW PHN®XWAH FRDP FR >OUE I W WUQ HE-W LR DV
1P $ FKDTXH pWDSH GH UpGXFWLRQ OD URWDWLRQ LQWH
lordose, est calculé comme le point moyen entre les intersections des courbes de charge et de
décharge (no XSSHUSRVDEOH HQ UDLVRQ (extkhit dg(KeDEMVRcbmpith LV G X\
Klezl, et al., 200Y)). Reproduit avec permission.
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Lors des différents mouvements du rachis, les efforts gpattrs entre les différentes structures

inter-vertébrales quiconjointement, contrélent laobilité.

Les disques intervertébraux supportent la majorité des efforts en compression. La pression
LQWUDGLVFDOH PHVXUpH GDQV .DposHiBn@abeeHa®NrPR Hexiod H VIpW
et port de charge). Défentes régions du disque sont sollicitées en fonction du mouvement réalisé

/ID GLIITpUHQFH GH KDXWHXU GLVFDOH HQWUH OYDVSHFW DQ\
I L E UHYV hdindyéaeRd qes propriétés mécaniques des fibtéd GH O fiebn@eKideX V
contrblerspécifiquementia mobilité du rachis dans les différentes directi@chmidt et al., 2006

Le retrait dunucléusaugmentale 30 a 40T pWHQGXH GH PRXYHPHQW GYXQH )6¢
en flexion, extnsionjnflexion latéraleet rotationLe disque a également un rélans la résistance

aux efforts en cisaillemekrzypiec et al., 2013

Les liganents sont inactifs en compressi ALL est la structure offrant le plus de résistance en
extensionSon retrait augment® f pWHQ G XH G X78ReX | FbRe-HOWMESEHQ IDFWHXU
FH TXL WUDGXLW O {H [ kdans deligarheBiH] [SRIMILEAR. D ast Wk leqfiéxidn

et négligeable en inflexion latérale et rotation (diminution du ROM <10%])Heuer, Schmidt,

Klezl, et al., 200Y. Le complexe ligamentaire optérieur (SSL, ISL, LF et JCjésiste
majoritairement au moment de flexidBonretraitaugmenteO {pWHQGXH GH3PReXYHPHQV
la zone neutre de 174%.

/ID SUpVHQFH GH OYDUF QHXUDO LQIOXHQFH OHV PRXYHPHQW
augmenterespectivemente ROM de 26, 36 et 63% en flexion, extension et rotafidauer,

Schmidt, Klezl, et al., 2007 Les facettesont un réle dans les rotations axiales qui sont
principalement arrétées par un accolemertedlesci DSUQqV XQH URWIEREGQUGTIXQ G
réle important dans la résistance aux cisaillememtrigurs et postérieurke retrait des facettes

en L2L3 et L4L5 diminuela résistance en cisaillemsmintérieur et postérienespectivemende
66% et 44%(Skrzypiec et al., 20)3Elles ont un réle modéré suritendue de mouvement en
flexion, en extension puret inflexion latéraleM X V T X 1 j (HeukR Schmidt, Klezl, et al., 2007

Les étendues de mouvement et efforts internes physiologiques aihss giireictures du systéme
ostéadiscaligamentairesolicitées pourchaque mouvement sont présend@nse Tableau?2-5.
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Tableau2-5 : Limites physiologiques et structures sollieg@our les principaux mouvements du
rachis(adapted from ¢Borkowski et al., 201 ** (Bogduk, 200}, *** (Wilke & Volkheimer,
2018)

Mouvement Structures sollicitées Etendue physiologique

JRUFH D[LDOH 8§ GX S
550 N (Pearsall et al., 1996

YRUFH FLVDL O OErBistiamets
al., 2019

IDP = 03-1 MPa(Dreischarf et al., 2016

Disques intervertébraux et

Position neutre ,
corps vertébraux

IDP:1a 2.3 MPa

Forceaxiale : 1000£5500 N pour 20 et
40 kg de charge soulevée selon différer
configurations ***(Dreischarf et al.,
2016 Siegmund et al., 20)5

Disques intervertébraux et

Port de charges .
corps vertébraux

Force en cisaillement2000N(Dreischarf

et al., 201%
Disques intervertébraux, Force axiale > 100N***
Flexion Compl.exe Iiggmentaire IDP - 1.1 MPa***
postérieur, Glissement des
facettes

. . . ROM Thoracique 28°*
Disques intervertébraux,

Extension ligament longitudinal antérieuj ROM Lombaire: 68°**
et facettes

Inflexion Disque intervertébraux et ROM Thoracique 36°*
latérale ligament intertransverse ROM Lombaire: 43°**

Fibres de collagenes du disqu ROM Thoracique 45°*
Rotation axiale | facettes et ligaments

capsulaires ROM Lombaire: 11°**
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X Caractémation lésionnéd

¥ Impact

Les conditiondraumatiques a haute énergieuvent conduire a des blasss du rachis thoraco

lombaire Les blessures dans cette région somtius souvent la conséquencerdeuvemert et
accélérationslu haut du corpd_es sc@ariles plus courastsontune inflexion dynamique du torse

qui entraine un moment de flexion dans la colonne ou encore une accélération verticale du pelvis
entrairant des forces compressivdses principaux mécanismes étudiés dans le rachis lombaire
sontOD FRPSUHVVLRQ OfYLQIOH[LRQ HW OHV FLVDLOOHPHQWYV

Les blessures en compression sont les plus courantes et également les plus étudiées. Ces
mécanismes impliqguent une composante principale en force axiale qui peut étre aveplées
efforts en cisaillerantou un moment de flexiom.orsque laforce passpar le centre instanté de
rotation du segment, la force ultimest plus élevé et la blessure résultantst une fracture

communitive (Stemper et al., 20)5Ces blessures entrainent une perte de hauteur vertébrale

antérieure et postérieure, uinacture des plateaux vertébraux ayEmétration du nucléuansle

corps vertébraet des rétropulsiade fragment osseux dans le canal médullaire. La présence de
blessure GHV pOpPHQWYV SR \$Wteruatidliandiy e<) fistividtlarss Ia\ittéature I

existe un manque de consensus sur la stabilité de ces bléBadelf et al., 201 La tolérance

augmente avec le taux de chargement (,e. HWWWqEUH HVW FDSDEOHSs@GnNV XSSRU!
ONDSSDULW LRdgsqGeHa chabge asXdppliquée a un taux plus élevé). &artok et le

type de blessuriaffligée aux vertébres lombaires en compresdi@mend égalemerG H OTkJH DYHF

plus de fracture communitives pour les spécimens 40 ans VS un effonément totaldu corps

vertébralpour les spécimens > 70 afWillen et al., 198)% En revancheles ostéophyts, plus

fréquens chez les sujets agémigmentat la résistance des segments vertébraux en compression
(Wagnac et al.,, 207 /TRULHQWDWLRQ GX UDFKLVY DX PRPHQW GH O
tolérance du rachis. Ladsflexion diminue la tolérancde 60 a 132 kN a5.3 a6.6 kN pour une

position préfl échie (8°)(Stemper et al., 20)5L a tolérance du rachis lombaire est plus faible en
cisaillement pur ([2.93.29 kN]) (Skrzypiec et al., 202T XfHQ FRPSUHVVLRQ

Dans les récanismes impliquartes moments de flexion et des efforts en cisaillements antérieurs,

les moments a la rupture varient entre 140 et 201 Nm et les efforts en cisaillement4@néte 0
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1.99 kN alors que les efforts en compression sont moindrés-%2 kN). Ces mécanismes

résultent en des fractures en compression antés¢ovewedge fracturgaccompagnées ou non
GIXQH DWWHLQWH G He pOneRiidt@diovi sBdendeiBeadH & Yhvg, 2008

Duma et al., 20060svalder et al., 1993 (Q OYDEVHQFH GIDWWHLQWHYV GHV p
fractures sont considéss stables. En revanche, dans les caplles séveéredes patents peuvent
SUpVHQWHU XQH UXSWXUH GX FRPSOH[H OLJDPHQWDLUH SR\

Ces blessures sont alors considérées instables et nétessitecours a la chirgie (Joaguim et

al., 2018. Les limites a la rupture pour I@sincipaux mécanismes Iésionaa&lu rachis lombaire

sont résumées dansTableau?-6

Tableau2-6 : Limites a la rupture du rachismbaire humain pour les pringaux mode de

sollicitations en condition traumatique

Vitesse Segment Effort max Références
Compressior; 0.01a2.5 Segments 2.812.4kN | (Stemper et al., 20)5
pure m/s courts
Compression 4 1m/s T12-L5 5.4 kN 0.5 et (Duma et al., 2006
flexion 201+51 Nm
Cisaillement| 0.5 mm/s L2-L3 2.903.29 kN | (Skrzypiec et al., 2092
pure
Impact a L2-L.3 140+£11 Nm /| (Osvalder et al., 1993
1.6 m/s 0.43+0.036 kN
Impact a 185+15 Nm
Cisaillement + 2.1 m/s 0.6+0.045 kN
Aesion 3.5%set] T12-L2 et 174+58 Nm /| (Belwadi & Yang, 2003
4mm/s L4-S1 1,99+0.64 kN
(cisaillement)
2.15+0.17 kN (force
compressive
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La tolérance du rachis et les types de blessures sont donc inflipanaies facteurs extrinseques

(vitesse de chargement, mécanismes lésionnels) et par des facteurs intrinseques (propriétés
matériaux). Ces différents facteurs doiventétrSULV HQ FRPSWH SRXU OfpWDEOL
Iésionnelles robusteBn outre, malgré une bonne connaissance des pathomécanismes et des seuils

de tolérance du rachis lombaire en compression, les mécanismes complexes (combinant flexion et
cisailemen) VRQW SHX pWXGLpV &HWWH ODFXQH OLPLWH OfpWDE
développement de dispositif de protection.

¥, Fatigue

Des chages sublésionnells répétitivegpeuvententraing une accumulation de micrkdommages

menanta unerupturede fatigue(Manet, 2019 /H FRPSRUWHPHQW HQ IDWLJXH G
caractérié en gpliquart des charges cycliqueG {DPSOLWXGH FRQVWDQWH MX
(Brandolini et al., 2013 De tels protocoles ont été déplepéur tester le comportement en fatigue

de la vertebre soumise a des forces compres@iigser et al., 2016 en cisaillemen(Beadon et

al., 2008 et en flexiorextension(Parkinson & Callaghan, 20R9 e comportement du rachis en

fatigue est caractériggarle nombre de cyctea la rupture, la relation entre le nombre de yale
la rupure et lepourcentage de la charge ultime appliquée ou les efforts custubéfocalisation

de la rupture

En compression et en cisaillemeff,D P SO LW X GH Gdst inRetsErhientpiRooptidnnElle au
nombre de répétitian(Gallagher & Marras, 203 Huber et al., 2016 En utilisant une méthode

mathématique de modélisationdtimode de Weibull)a partir des données de la littérature (fatigue

et fractureaigtieen cisaillement), Gallagh et al (2016)ont mont que la limite GfHIIRUWYV HQ
cisaillement étaide 30 a 40% de la force maximale pour 10400 cycles -@060 de la force

maximak pour 88 cyclessoitrespectivemerin HI TR U W G T HNQeY LO@ RIQar cycle

/ID UHODWLRQ HQWUH OD IRUFH HQ FLVDLOOHPHQW FXPXOpH

est non linéairéHowarth & Callaghan, 2033Tous les segments soumis a 60 et 80% de la force

ultime présataient une fracture du pars uni ou bilatétahdis que les segments soumis a 20%
40% restaient majoritairement intadd SUqV OYDSSOLFDWLRQ GH F\FOHV
le ULVTXH G9DFF X P XdonpagsBugmerite éhtré 20 Rt 40%detvient critiqudors de
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OYDSSOLFDWLRQ UpSpWpd% de b fBrceDultihi{anvidop SI25NVARIG \bette

étude).

Dans leur protocole expérimental de test de segnattins soumis a des chargements en
cisiallemens cycliqgues (amplitude comize entre 300 et 609), Beadon et al(2008)ont montré
OYLPSRUWDQFH GH OD S Uxu¥ for@Rrpltude SLEIRNApGEINQED &# 210X $)

pour reproduire une spondylolyse uni ou bilatéf@eadon et al., 2008Cette étude suggere
OfLPSRUWDQFH GHV PRXYHPHQWYV G\QDPLT XbcasmhndsparWHY D

la pratique sportive, dans le pathomécanisme de cette pathologie.

&HV UpvXOWDWYV PHWWHQW HQ pYLGHQFH OTLQWpUrW GfpWX
contraintes dans le pars car cainsont associés a un plus gros risgeeupture du pars suite a
plusieurs répétition Ces études mettent également en évideac®le majeurdes efforts en

cisaillementdans les risques de blessures

2.3.3.2 Caractérisation in vivo

Les études in vivo de caractérisation de la cinématique et denédique du rachis ont

principalement deux objectifs.

/IH SUHPLHU HVW GYfpWDEOLU XQ SURILO GX RRMHCE poQ'W QRQ
le diagnosticlinique (Intolo et al., 2009

Le second est de quantifier ldédacements les amplitudes articulairext les efforts maxmaux

lors de mouvemerd précis DILQ G{pYDOXHU O DBci. \Lpg Krindipayx dBamps H X [
GYDSSOLFDWLRQ GH FHV(Ngdet 8. U1 ReFReQitvhah§ sportifRréwk etlaH,

2013 Eltoukhy et al., 2016~erdinands et al., 201Bunken et al., 2016ingh et al., 201,8&hang

et al., 2015 Les efforts internes in vivo souifficles | PHVXUHU G{XQélddque &W GH Y
technique. Des capteurs de pression ont été imglantévo, chez des sujets sains afin de mesurer

la pression intradiscaléors de différents mouvementdgbleau 2-5). Bien que ces études
permettent une évaluation comparative des forces compressives en jeu pour différents
mouvemernd, la pression intraiscalene permepasune évaluation compléte et précise des efforts

internes gt cesttudes sont limitées en nombre
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Plus réecemment® T X W L OffinpldndéfuRo@s @ systemestdéenesurs D SHUPLY GITREWHQ
YDOHXUV GYHIIRUWY LQWHUQHV LQ Y L({Rehl@dhX et a6,HU08P R XY HP
(mesures librement accessibiesww.orthoload.comm Cependant, ces mesures ne sont pas
UHSUpVHQWDWLYHV G XQ Hed &RiesLtvgteRsont Jiditds LaRISsRadtlvitéx H
guotidiennesHW OD PHVXUH Q T Haw dSribéd/que [|l&sDcKavodsLspihrties entre
OfLPSODQW HW OH UHVWHOgE&hY, 2BBEBP SRVDQWY YHUWPEUDX|

3RXU HVWLPHU OHV HIIRUWY LQWHUQHY SRXU Xdam&8HdiéLHQW V
la plus courante consiste a couples mesres expérimentales cinématigw/ou EMG(activité

musculairg HW OfXWLOLVDWLRQ GHjultizorpsRl@s GhéburesX dmgtdatigues
(déplacemerst vitesses et accélératignst/ou EMGsont ensuite implémentées dans le modéle
numérique afin de caliler les efforts interng$orces etmoments de réaction articulgingar une

analyse dynamiquelirecte (données EMGYu inverse (données cinématiquegBassani &

Galbusera, 2018

Les techniques expérimentales présentent cependant quelques:litegesolts ete temps
QpFHVVDLUHY j OD PLVH HQ °XYUH OD GLVSRQLELOLWpPp GH
OYLPSRVVLELOLWp GH UpSOLTXHU OHV HVY¥BIlavrupteJetOH PrP
O T lc&3$iité de certaines mesures comme les cobdaet déformations internes. Les modeéles
QXPpULTXHV SHUPHWWHQW DORUV GH FRPSOpWHU OfpWXC
expérimentales sont utilisées en premier lieu pour la compréhension des mécanismes et la

validation des modeles. Ces modeéled smsuite utilisés afin de tester des conditions spécifiques.

2.4 Les modeles numeériques du rachis

Les modeles numériques du rachis peuvent étre des modélesconpdti €léments finis ou
hybrides. Dans le cas dqIpWXGH GHV PpFD% le¥ mbdéke @l@rveni Gni3 Fsant
particulierement intéressadar ils permettenGfREWHQLU OHV FRQWUDLQWHYV HW

La premiére étape consiste a choisir le type de modeéle (type de résolution, échelle et détails) en
fonction de la question posée, @ TDSSOLFDWLRQ GX HuSibtatiGud oUROOLFL
dynamique) Ces informations détminent le niveau de détails géométriques et mécaniques

(propriétésdesmatériaux) le type de maillage et la méthode de résolutmpropriee Les étapes
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suivantessont la modélisation géométrique, le maillage, la définition des propriétés plsysique
matérielles du modéléa définition des conditions aux limites et de chargement, la vérification et
YDOLGDWLRQ HW OYH[SORLWDW L RQarel 3£ldd e¥ priodigdled/dfaped SD U
GH GpYHORSSHPHQW GT1XQ PRGqOH pOpPHQW-¥edtloQ a\desi W [IDLYV

travaux pertinents

2.4.1 Modélisation géométrique et maillage

La géométrie peut étre obtenue par des études morphométriquis spécimesicadavériques

ou par imagerie médieal /H PRGqOH ' SHXW HQVXLWH rWUH REWHQX S
JpRPpWULTXHV GHV WHFKQLTXHV GH VHIPHQWDWLRQ FRQY!
PRGqOH JpQpULTXH /KaiyrDde Withiditres @édometfigids le§ la possibilité de
SDUDPpWUHU OH PRGgOH &HOD SHUPHW GYpWXGLHU OD VHQ"

géométriquegNiemeyer et al., 20)2naisle résultat obtenast une géométrie simplifiée

Les modéles obtenusppa VHIPHQWDWLRQ &M UPDBWWRHIBAL FDIREWHQLU OC
du rachisEtant donné la contgxité du rachis et la grande variabilité intelQ GLYLGX LO QYH[L
encore de méthode comgf@ment automati®€de segmentationCes techniqus, permetant
GIREWHQLUWGENKY¥WIHFRWGTXQH ERQQH SUpFLVLRQ WRQW WR}
une exposition des patients aux rayons X -&&n) et sont chronophages (segmentation et
maillage). &« THVW SRXUTXRL LO H[LVWH G i pevrheEdoQle Tartixe GH Gp
automatiquede développer un modeéle spécifique a un patient a parfiXiQ PRGgOH GH UplplL
La méthodedu krigeage dual géométrigque SBHUPHW GH OLPLWHU OYfH[SRVLW
(utilisation de radiographies). Elle consiste LQWHUSROHU OD SRVLWLRQ G{XQ
valeurs connes des points de son voisinadin algorithmede krigeage du modéle EF thoraco

lombaire a partir des images stéréoradiographiqUeXp@tient (systeme EOS) été développé

au sein du-Lab Sping(Henao, 2015Lalonde et al., 2003 Le nombre et le choix des marqueurs

peuvent étre ajustés en fonction de la finesse de la personnalisation recherchée et de la région
GILQWpUrw
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2.4.2 Propriétés physiqueset matériaux

Une fois le modele obtenu, les propriétés physiques des éléménfaddiféMeur formulation

sont choisiesLe choix de€lémentdépend des comportements a modéliser. Les vertebres sont
généralement constitese GTpOpPHQWYV (Neba€dreB loli t&tkadres) UHSUpVHQWDQW
VSRQJIJLHX[ UHFRXYHUW G X Q fVdgReX EtIKIH2@E) Hp DloiRibu@gBishdd R T X H V
etal., 201y UHS UpVHQW D Q¥¢ degliés gorit Begagéh B pa@ies, le nuals pulposus et

O 1D Q Q X O X Vpréesdntédspaxades héxdedetdes fibres de collagene, représentées par des
éléments 1QKurutz & Oroszvary, 201R Les ligaments vertébraux sont généralement représentés

par des éléments 1D ou 2D. Leénéénts coques (2D), pour lesquels une sgmir spéfique est
assignée, en fonctiau ligament, permet une bonne répresentation du comportement mécanique
(Hortin, 205).

/TLPSOpP H &3 Watdriguxépose sur le choix darelation constitutive apropriée au
type de matériaux et aux phénomenes modélis@s] p W D E O L \hyjpdtRdd«3 AtruGuielles
(symétrie du matéridiet la détermination des parameétres

/IfRV HVW JpQpUDOHPHQW PRGpPpOLVp S-plastiue,isoddpe, igap® VW LT X+
transverse ou orthotrogurutz & Oroszvary, 201 3R XU PRGpOLVHU OD UXSWXUH (
dynamiqus, les modéles élastalastique seront préférég¢Garo et al., 20%1imai et al., 2006

Silva et al., 1998

Le comportement du nucleus pulposus peut étre modélisé comme un fluide incompaoessible
guastincompressible, un atériau hyperélastique modéligar un modele Nébookéen, de
Mooney 5LYOLQ RX (Bl &HQ 20D)4ou un comportement dépendant du temps
monophasique (modeles viscoélastgjmmme le modele de Kelwvoigt par exemple),

biphasique (modeles poroélastiqoes«mixture-based models) ou encorgoar unmodéle osmeo
viscoélastiqudY. Schroeder et al., 2006 /fDQQXOXV ILEURV XYV éiséwordpe€ pUDOH
un matériau hyperéstiqueou élastiquasotrope renforcé par des fibres de collag@&iesmémes

modélis@spar un comportement élastique non linééiterutz & Oroszvary2012.

Les ligamentsontreprésentgpar des modeéles élastiques éhiires, bilinéaires ou non linéairs),
hyperélastique ou viscoélastiqug isotropes ou isotrops transverse Les modeles élastiques

linéaires, quoique souvent utilisés car simp(&sirutz & Oroszvary, 201R ne permettent pas de
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représenter la zone neutre et dimintia capacité des modeles numériqueproduire les étendues

de mouvements physiologiquégs modeles élastiques non linéagehyperélastiquepermettent

de représeet le comportement non linéaire en contraiééormation des tissus mous pour des
JUDQGHV GplRUPDWLRAY de bdmposarfiesQpgrddrill temps (taux de
déformation et historique de chargement). Ces modeéles sont souvent utilisés, notamument
représenter lgoe-region; ils sont intéressasatpour des modelisations de mouvements dynamiques
XQLTXHV SDV GIpWXGH GH OYfKLVWRULTXH GH FKDUJHPHQW
déformationsonnues au préalablees lois viscoélastigueS HU P HW W H QaWar@tibh @ewap J U H U
réponsedes ligamenty XQH SHUWXUEDWLRQ HQ IRQFWLRQ GX WHPSV |
Ces modéles sont intéressants pour modéliser les comporseemefiluage et en relaxation. De

SOXV LOV SKBWhpHHWMH QfvasGtiyerteKt. Gependant,nbenbreuses données
expérimentales sont nécessaires pour la calibration et un couplage avec un modele élastique non
linéaire et nécessaire pour intégrer la non linéarité en contrdiétermation des laments

(Freutel et al., 2004Pour les ligamets, les modéles de rupture basésla déformation principale

maximale sont souvent utks car ceuxi sont bien adaptés (sollicitation principale -axiale
VHORQ O 9 Ddde cdllayenehtEadilds a mesurer expérimentalement.

2.4.3 Conditions aux limites et de chargement

Des conditions de contact entre les différents composants da daivent étre déterminées. Les
facettes articulaires sont généralement considérées comme des interfaces sans friction ou avec

friction unilatérale avec un gap initial de5@mm (Kurutz & Oroszvary, 201R Des études

récentes proposent ménoins de modélex le cartilage par des éléments volumig(2s et al.,

2016, plus adap® SRXU OfpWXGH GH dedfatetiekhed gdithHeg EtHe3l Maitebres

peuvent étre modélisgmar un maillagecontinuentre les deux composants par une ingrface

cinématique /TLQVHUWLRQ GHV OLJDPHQ \esVgdaddkeme Feyie Rdvie RX HQV
FRQGLWLRQ FLQpPDWLTXH TXL SHUPHW GH IL[HU ULJLGHPHQ'
vertebre./TDLUH GX OLJDPHQW IL[p | ©udeVhHudndeHt |€3 HesOltBts el U W g E
simulation et doit étre décidé de maniere a se rapprocher le plus possible des conditions
SK\WLRORJLTXHYHGIGAVERMLRH) VRQW GLVSRQLEOHV SRXU (
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des ligaments rachidien€ependnt,des modélisations plus fines seraient nécessaires, notamment
SRXU PLHX[ SUpGLUH OHV ULWEXdEYalG2O08 XSWXUH j OfHQWKqV|

Les conditions aux limites et de chargement du modéle sont ensuitesiéfiradresssd les points
suvans HQ IRQFWLRQ GH O (RelignvbhhrFeY\aL, 2% O pW XGH

type de chargerfoment, forceisolé ou combing

amplitude de charge

PRLQW GIDSSOLFDWLRQuUGEtre)D FKDUJH H[FHQW
direction initiale de la charge

cCKDQJHPHQW GX SRLQW GYDSSOLFDWLRQ rHiNari@$i OD G|
géométriques)

choix des conditions aux limites
nombre de forces/moments appliqués
cKURQRORJLH GH OTDSSOLFDWLRQ GHV IRUFHYV

application statique ou dynaque.

Certains mouvements ou conditions, notamment deditimms traumatiquegpeuventaussiétre
représen par OYDSSOLFDWLRQ GH YXWHBDWYBY VEPXODUDWLR GV XK
PLHX[ UHSUpVHQWHU OTpYgQHPHQW WUDXPDWLTXH

Plusieurs conditions de chargement ont été comparées pour simuler des mouvements

physiologiquesles différentes conditions possibles sont

O%BOLFDWLRQ GIYXQH IROKB SSSRPLHADHWIMRQ H PYQ PWRPHQW
OTDSSOLFDWLRQ GYXQH IRUFH FRPSUHVVLYH VLPXOWDQC

la FRPELQDLVRQ G X(@ffdrtsRiIOORZeddibn@eRdEBr chaque niveau du
segment et dont la direction suit les courbures du ra¢hid) GTXQ PRPHQW

OYDSSOLFDWLRQ GH IRUFHYV idhXasmxiselbddaris \a ENERLQW G L

En comparant les \@urs de pression int@iscaleet de rotations intesegmentaires, Rohlmann et
a. RQW PRQWUp TXH OTDSSOLFDWLRQ GTXQH IROORZHU ORDG
debout(Rohimann et al., 2009aun moment pur de,3 plus une follower load de 500 N permettait
pJDOHPHQW GYREWHQLU GHV UpVXOWDWY UpDOLVWHYV HQ F
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intersegmentair@Rohimann et al., 2009bLes conditions de chaljPHQW UpDOLVWH SRXU
latérale et la rotation axiale ont été obtenues en couplant une followee$pettivemerde 700
et 720 N et un moment pur de& et 55 Nm(Dreischarf et al., 2090

Peu de données sont disponibles pour établir desmmandtaons pour des chargements

dynamiquegZhu et al., 201p Des études numériques ont permis de mettre en évidesasdforts

et moments élevés daux larges forces musculaires présshurs des mouvements sportifs et aux
HITHWYV QGBdz@dti el H2009 Des efforts et moments supérieurs a ceux ésilen
conditionstatiqueseront alors préferéSRXU OTpWXGH GHV dahs/deXevhditdhs EOHV\

sportives De plus, les efforts en cisaillement ne doivent pas étre négligés en limitant les conditions

de chargement a une follower lodgksrésultaty &ufiles multicomps, bien que ne permettant pas
GfpWDEOLU GHVY UHFRPPDQGDWLRQV SUpFLVHV SRXU OD VLP:
éléments finispeuvent étre utilis®a des fins de coparaison des efforts résultaafs de vérifier
OYDGPWLRQ HQWUH OHV VLPXODWLRQV HW OH GRPDLQH GTDS

2.4.4 Vérification, validation et étude de sensibilité

/ID FUpGLELOLWp GHV PRGqQOHV QXPpULTXHV GRLW rWUH YpUL
validation /9$60( SURSRVH (X& A0WahrQde pude&O fpYDOXDWLRQ GH OD
des modeles numériquééveloppés et exploités dans le domaiesdispositifs médicau)ASME

2018. Ce standard est également applicapl®©® fpWXGH GHV SDWKRPpFKDQLVPHYV
cliniques et traumatogi TXHVY /HV SULQFLSDOHYV pWDSHV VRQW OD Gpl
(COU) du modele numérique OdJyatfon des risques associés aux modeles (poids dans la prise

de décision clinique et gravité des conséquencedgfiaitionetPLVH HQ °XYUH GHV DFW
crédibilité et la documentatio® H OfpWXGH /HV DFWLYLWpV GHakdnpGLELOL
OD YDOLGDWLRQ HW OTDQD/M@\Vip WOHLVFBD@MIRE)Y 6 RW p L3ONXVHRG\YTH

donne la réponsexacteaux problémes posés. Pour cela, la validité des équationsestidiséu

code dadi étre vérifiee. Dans le cas de log@ls commerciaux, cette partie eginsidérée comme
intrinsequement faite. La seconde partie de la vérification consigsfi@r qu X @odification
de la taille dumaillagea un impact négligeable sur les réponses étudi€eld. Yang & Chou,
2015.
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/ID YDOLGDWLRQ FRQVLVWH HQV iprdsehtg corfeDiement UeHagdoblexiéed O H
physique étudidHenninger et al., 2030 'DQV OH F baidaBdhxdigete des conditions
expérimentales RQW UHSURG XLW Hpkédjredet kéSuttapsWdui ub ldp&ixrndonné en
personnalisant le modéle EGéométrie et propriétés matériaukes modeles représentant des
segments mukiYHUWPEUD X[ G 1 20@ikhe )énh8erg) Sobt généralement validés par
YDOLGDWLRQ Q6 lpdrHerpataisérfdey Msultats obtenus par la simulation & des
données de la littératur@. C. Jones & Wilcox, 2008 Le processus de validatiandirecte

comprend laeproduction des conditions expérimentales telles que décrites dans la littérature et
une comparaiso critigue des résultatde simulationaux résultats expérimentaux qui sont, en
général, décrits par leur distribution (moyenne, médiane, étenduetygegrtLes variables de
réponse souvent utilisées dans les processus de validation des modeles éildmeltsachis

(FSU ou plus) sont les rotations ingmentales, la pression intt&cale, la haute discale dans

le domaine physiologique &s forces et mments a la rupturdes accélération et les profils de

rupturedansle domaingraumatique.

Certaines variables sont difficiles a fixer (difficultés liés a la mesure expérimentale, a la variabilité

biologique). Dans ce cas, il est intéressant de faire une analyse de sensibilit¢ du modele pour

FRQQDLWUH OfYHIIHW GH FHVmMéd2le dédentinistd. MeX eonCliuBicdpievénY H G

étre utiles au choix de modélisation ou bien en lien avec la variabilité clinique. Les méthodes

utilisées pour évaluer la sensibili@f XQ PRGgOH VRQW GHY FpOMK G H VS ¥ WILH/

(Malandino et al., 200Pou ITXW L O LV D W Lnptppsablisted fafihkhnigoérelibe sampling)
(Niemeyer et al., 201 Zander et al., 2037

'"HV pWXGHV VH VRQW VSpFLILTXHPHQW LQWPUHVVpPpHV |j OfHII

des ligaments. Dans un premier temps, Teo e{2001) RQW pWXGLp OfHIIHWW GH OD

ODEVHQFH GHV Quk &Ddedifer¥itas s kM t@nsmission des forces et les angles de
URWDWLRQ DX VHLQ G K @Hrex & Nyy20MRARA R (@006t 8dh et

al. (2012)RQW HQVXLWH DIldafp eDTjjeus d=@ropri¢tddu® les igaments a partir

des données de la littérature. Ces études montrent que la différenaelele peut modifier

largementa transmission des forcdans le rachis et leur amplitu@@ander et al., 2004De plus,

les propriétés influencent legations intersegmentales en flexieextensionla position du centre

instantag de rotatior(Naserkhaki et al., 20)8HW OHV FRQWUDLQWHY GDQV OHV \
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(Kumaresan et al., 1999our des chargements quatatiques. Cependant, peu de travaux ont
PWXGLp OTHIIdiilteGu Ieridqivee HledsDrésldu rachis (tolérance du rachis et pattern

de rupturelen condiion dynamique.

2.4.5 Exploitation des modelespOpPHQWYV ILQLV j OfpWXGH OpV

lombaire

2.4.5.1 Applicationsj OfpWXGH GH OD VSRQG\ORO\VH

/IHV GLIIpUHQWY WUDYDX[ SRUWDQW VXU OYfpWXGH ELRPpFDQI

peuvent étre répts en 4 catégories

- OTpWXGH GHV PpFDQLVPHYV GTLQLWLDWLRQ GH OD VSRQG
- OTpWXGH GH OD SURJUHVVLRQ GH OD VSRQG\ORO\VH HQ
- OTpWXGH GH OD SURJU&S¥,VLRQ GX VSRQG\OROLVWK

- OTpWXGH GHV WUDLWH P H Qaursdurgobdyl¥lidtiésisD X[ RX FRQVHUY

Pour répondre a la premiére problématique, des études ont évalué la distribution des contraintes
dansle parsintetDUWLFXODLUH DLQVL TXH OTLQIOXHQFH GH GLIIpUH
Ces études montrent que les comtteés sont concentrées dans le panggérant une faiblesse de
FHWWH VWUXFW X&sHto@ior3 i®dh&rgétet gddédant le plus de contraintes dans

le pars étaientGHV FDV G{H[WHQ V,LdrgbirésavddHund Rompraydior @xiale. A
contrario, la compression appliguée seule ou en combinaison avec un moment de flexion ou
GILQIOH[LRQ @atdey panitadtes thibl@@hdsa et al., 2004 erai et al., 2010 Ces

études présentent méaoins quelques limitesd.a géométrie des modeles est une géométrie
simplifite REWHQXH j SBGWAQ GAMPIDUIB GXOWH 'H SOs&untdesiV FKDL
chargements quasV WDWLTXHV HW OfHIIHW, GsdkantHdDR@hbinaiddQ dEL VD L O C
mouvemergou encore de la posture du pati€@fpasétéétudie./ T pWXGH GH OTHIIHW GH P

dynamiqus combinédans leparspermettrait aisi une évaluation plus complete des mouvements

a risque dans des conditions sportives.

/ITDSISMOLIRQ GIYXQH VSRQG\ORO\WH XQLODWpPUDOH PRGLILH OD
temps, les contraintes augmentent dans le pars et le pédicule-la@raax (Inceoglu &
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Mageswaran, 20)4ntrainant une scléroges parois corticales du pédicgleQ FHR O X HBW DO

et une pee locale en os spongieux. Ces changements sclérotiques pourraient rendre le pédicule
controlatéral sujet aumicroodommage et expliquer ainsi les fractures controlatérales observées
enclinique./D VWDELOLWpP GX VeHIIPHH G\ QQAIN® $¥HaR N Iy&RbRaeralé -

P. Wang et al., 2006Suite a la fracture, les mouvements pourraient entrainer une augmentation

des contraintes au niveau de la plaque de croissance qui seraient rdepoBsiiX QH WX SW XUH
celleci menant au glissemelBairyo et al., 2015 Les facteurs de risques de progression du

spondylolisthésis ou de développement de pathologie associé ont égalegegtiudés
/INLQFLGHQFH SHOYLHQQH HW OD SHQWH UDDBXpPHIRR/Q@OW LRR)
contraintes dans le disquet au pourcentage de glissement de L5 par rapport(&e¥tain et al.,

2012 /9L QF Lpeleqrietet la pente sacrée seraient alors de bons indicateurs du risque de
SURJUHVVLRQ PDLVY FHWWH pWXGH QH FRQFOXW SDitnVy XU OH (

de la spondylolyse.

Pour les patients souffrants dpondylolisthésis dedut grade(grade IlI&/), la chirurgie est

recommandéfLabelle et al., 2011 Les chirurgies de fusion pratiquées ont phjectifde stopper

la progression du glissement, corriger le profil sagittaléstomprimer ou protéger les racines
QHUYHXVHYV 3RXU FHOD OD IXVLR QeSielirgdictdoy/DFFRPE DT R H WG GX
UpGXFWLRQ DPpOLRUH O D00 N IRH /WO G XOUWD B KIIP\HEDX G X S H (
équilibré (type 4 selon la classification du SD&@belle et al., 201)) ou rétroverti (type 5 et 6 la
classification du SDSQLabelle et al., 2001 &HSHQGDQW OfDQDO\WH SDU p
mouvements posthirurgie démontreTXH GDQV OH FDV GT1XQ SHOYLV UpWU|I
réductionaugmeng les contraintes et de la pression irdiscaledans le disque adjacei/. Wang

et al., 201%

2.4.5.2 Applicationsen traumatologie

/IHV PRGqOHV XWLOLVpY HQ WUDXPDWRORJLH SHXYHQW DOOH

entier.

'DQV OH SUHPLHU FDV FH VRQW OHVuiPRmEsiis/® the fiteH UX SV
évaluationpar exempleDILQ GH SUpGLUH S UlpBdnyitg P3s€use sOr JeHolerdbee G H

de la vertébre en compressi@ackman et al., 20).6
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Les modeles comprenant plusieurs niveaux vertébraux permettent ulheum@eanalyse des
PpPFDQLVPHVY GH EOHVVXUHY JOREDX[ GX UDFKLV &HV PRGQqO
un modéle de rachis entier (Gacrum).

Gérgralement, plus la taille du modele augmente, plus le niveau de détails et la finesskade

diminuet &HOD D SRXU HIIHW GH OLPLWHU OfpWXGH GHV GLVWL
de rupture locaux. En revanch@® f{DSSURFKH JOREDOH SHUPHW XQH PH
phénoménes de distribution des charges et de la prise en compteideses globales du rachis.

Les modéles représentant 3 vertébres adjacentes ainsi que lesn2esydiscbigamentaires

associé sontintéressants car ils permettengntrairement au FSU (2 vertébresle laisser la

vertebre du milieu, les disquesles ligaments sans conditianx limites imposées, ceflei étant

imposés sur les parties supérieures aférieures (plateau ou tiers des corps vertéhraes

vertebres aux extrémitésl segmen(K. H. Yang, 2018 Ils permettent dac un bon compromis

entre temps de calcul, niveau de détails et degrés de liberté des structures étudiées.

La plupart des modéles thoraciques et lombaitiéisés dans le domaine de la traumatolcgiat
des parties de modelte corps entiergju thorax RX GH O { KeB.RBrd QR01). Les

premiers modeles éléments finis du corpgeemint été présentés pour la premiére fois a la fin des

années 1990. Les principaux modeles existants sont utilisés pour étudier les risques de blessures
pour les occupanide \éhicules motorisésupourles SLqQWRQV GDQV OH FDV GIDFFL
La plupart de ces modéles représentent un homme de taille moyleabieal2-7) bien que des

PLVHV j OfpFKHOOH VRLHQWSpWXiEQ WHHW SRPHO VHPROH GH OL
IHPPH VXMHWY REQVHV « Q&HG PREOWHOIHWH B HQUP FWOQWHP DWLTXH
GH SUpGLUH OHV QLYHDX[ GYHIIRUWY HW OHV pQHUJLHV HC
accidentelles précises.

lls permettententre autre, GH WHVWHU OfLQIOXHQFH GH FH&WDOReQV SDUI
de véhiculgD. A. Jonesetal.,200R X HQFRUH O YD QW KU SsBue d&\blédses. HW O k.
Cependant, étant donné les simplifications géomeétriques et eflakriécessags pour ces

modeles, une approche baseV X U O TseivhEr&isblésd4t complémentaire et indispensable

pour la prédiction lésionnelle dans le domaine des transports.
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Tableau2-7 : Modeles EF de corpantiers représentant un occupant masculin de taille moyenne

développé dans le domaine de la sécurité routiére (adaBraa, 2016)

Model HUMOS THUMSv 1.4 THUMS v4 GHBMC
Reference (Robin, 200) (Iwamoto et al., | (Watanabe et a (Vavalle et al.
2002 2017 2013

LS-DYNA, LS-DYNA LS-DYN A LS-DYNA

Codes PAM-CRASH,
RADIOSS

Weight [kqg] 80 77 77 76.9
Standing height[m]1.73 1.75 1.75
No. elements 100000 80000 1710000 2180000

Des modeles plus préamt été dévelopeS R XU O { p W Xde$imecRrisBh€x Liégipnels du
rachis.Zheng et al. (2018)nt extraitet raffiné le modeéle de rachis lombaire du modéle GHBMC

(Zheng et al., 20081lls RQW WURXYp TXH OD YLWHVVH G{¢fluéh@bD&EW HQ F
risque de blessurd.e modele SM2S (Spine model for safety and surgery) a également été
GpYHORSSp SRXU OYDSSO0EMI3\astL R @hotee donipletxie iddMfRconipidnaht

la région cervicale, thoracique et lomba(Eg-Rich, Arnoux, et al., 20Q9Vagnac et al., 20)2

Une validation multidirectionnelle pour des conditions dynamiques a été réglisdr larégion

lombaire(T12-L5) (Wagnac et al., 20)par comparaison des résultats obtenus avec le modéle aux

corridors expérimentaugDemetropoulos et al., 199@m/s) (Demetropoulos et al., 195800

mm/s)(Duma et al., 2006 Une bonne correspondance entre les effortsoahents expérimentaux

et numériques a été trowgour deas de compression, extension et en cisailleszanérieur et

podérieur dynamiqus rapides (1m/s). Un comportement trop rigide a en revanche été identifié en

flexion dynamique lenteavec notamma& une absence deorze neutre(Wagnac et al., 20)2

/I fIXWLOLVDWLRQ GH FH PRGgOH D SHUPLV GH PHWWUH HQ pYlL

en fonction des conditions de chargement, suggéranagqigpendance des propriétés matériaux

DX[ WDX[ GH FKDUJHPHQW DXUDLW XQ U{OH VXU OD WROpUDQ

Ce modéle a également été utilisé pour reproduire les différentes blessures de la classification de

Magerl(Fradet et al., 20)4Dans cette étudeflp W L R O R J L HcdmpiRdisQrLdE XHargement)

menant a chaque type et sdyge de blessuresété identifiée. La varialiié inhérente aux sujets
PRUSKRORJLH SRVWXUH SURSULWpPpWpW.PDWpPULDX[ QTD FH.
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CHAPITRE3 352%/e0%$7,48(6 +<I3E6(6 (7 2%-(&7,)6
La revue de la littérature a permis de mettre en évidence plusieurs:points

x Il existe une grande variabilit& HV SURSULpWpV OLIJDPHQWDLUHYV HW S
le comportement des ligaments lombaires en condition dynamique. De plus, les effets des

dégénérescences du rachis sur le comportement lésionnel del selol peu décrits.
X Les modificationgle la mobilité du rachis influencent sa vulnérabilite.

X Les conditions traumatiques générant une flexion du rachis lombaire sollicitent les éléments
postérieurs du rachis et peuvent, en cas de rupture du PLC et dislocation, avoir des
conséquences clinigsecritigues. Le manque de critéres lésionnels du rachis lombaire
VRXPLV j GHVY FKDUJHPHQWY FRPSOH[HV OLPLWH OH GpYH
de sécurité etal compréhension des mécanismes lésionnads facteurs intrinséques
(propriétés matéaux) et extrinseques (vitesse de chargement) doivent étre pris en compte
SRXU OYpWDEOLVVHPHQW /GHNMHK LGMHMW W RCBIMLpRAMPQYH @ Y |
ligaments sur la réponse cinétique et lésionnelle du rachis lombaire en conditions

traumatiquesouplant flexion et cisaillemen® 1D SDV pWp pWXGLp

x ID VSRQG\ORO\VH HVW XQH EOHVVXUH GH IDWLJXH GRQ
pratique sportive. La pratique sportive génere des mouvements combinés dynamiques et de
forte amplitude. Les étudedirdiques et anatomiques mettent en évidence un role de la
morphologie et de la posture du patient dans les mécanismes de la spondylolyse.

/I TMTLGHQWLILFDWLRQ GHV PRXYHPHQWYV j ULVTXH HVW LQFR
pas en compte la morphgje et la posture des patients et étudiEr® mouvements isolés
de faibleamplitude.'H SOXV OfLPSDFWXG®HOY PWIR/E ANt &m@W UDLQ

est peu renseigné.
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3.1 Questions de recherche et hypotheses

Cette thése vise a répondre adagjon de recherchsuivante TXHOOH HVW OfTLQIOXHQFF
mécaniques des ligaments rachidiens sur la mobilité du rachis et sur sa vulnérabilité en conditions

traumatiqus et sportive ?
Cette question se traduit par les hypothéses de recheiichatss.

H1: Le taux de chargementet la présence de dégénérescence rachidienimdluencent le
comportement mécanique (raideur)et lesmécanismes a la base des lésions des ligaments

(déplacement et force a la rupture, profil de rupture)du rachis lombiae et thoracique.

H2 : Lavariabilité (inter et intraindividu) despropriétés mécaniques des ligamenisfluencela

mobilité (ROM) et la vulnérabilité (contraintes internes)du rachis en conditions traumatique

Plus précisement, les propritétés mécaegdes ligaments modifient la réponse cinétique (efforts

et moments a la rupture) et la réponse Iésionnelle (profil et morphologie de la blessure) du rachis

lombaire soumis a des conditions de chargement traumatiques couplant flexion et cisaillement.

H3: Les facteurs liés a lmise en charge du racls (direction, amplitude) et la posture du
patient influencenie risque de spondylolysedistribution de contraintes dans le parsthez les
adolescents sportifs

H4 : Les propritétés mécaniques des ligameRtRGLILHQW O 9fpWH GoxsHleGaH PR XY |
SUDWLTXH VSRUWLYH 'DQV FHV FRQGLWLRQVL @I DPDOHIPHH @ PPN
de contraintes dans le pars.

Dans le cas lésionn@H?2), les seuils de contraintes internes sont définis paalesrs a la rupture

GHV PDWpULDX[ /YLQIOXHQFH GHIY @MW JOPHHIQMWY & HY P RVGHLM WHD
SURSULpWpPV VXU OHV VLWHYV GYLQLWLDWLRQ HWBe&H4Yd/ SDWUR
une valeur seuil de 75% de t@ntrainte a la rupture a été utilisée pour indiquer un risque
GITHQGRPRIGHPH®A&Y /HV FRPELQDLVRQV GH FKDUJHPHQW LQC
GDQV OTRV VRQW FRQVLGpUpHYV j ULVTXH GYDXWDQW SOXV

contrantes est élévé.
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3.2 Objectifs

3.2.1 Objectif général

/9 R E MgéméwiIGIH FHWWH WKgVH HVW GYDPpOLRUHU OD FRPSUpKH
rachis lombaire dans des conditions traumatiques et sportives en tenant compte des facteurs
intrinséques (pdare, propritétés mécaniques des ligaments) et extrinséeques (conditions de
chargement).

3RXU DWWHLQGUH FHW REMHFWLI OH WUDYDLO GH UHFKHUF
expérimental visant a quantifier la viariabilité des propriétdes ligaments thoraciques et
ORPEDLUHV HW HQ XQ YROHW QXPpULTXH YLVDQW j pYDOX
conditions de chargement dynamiques représentatives de conditions traumatiques (impact) et de
conditions sportive (chargements dymiques combinés).

3.2.2 Objectifs spécifiqueset organisation du travalil

Les objectifs spécifiques pour ce projet de thése:sont

- OLl: caractériser expérimentalemémt- RPSRUWHPHQW PpFDQULUigagtens fpFKDQ!
os (incluant le ligament et ses inse@d/ G D QNor&xfjirey et lombaires du rachismain

en traction uraxiale dynamique.

- 02 PHVXUHU OYLQIOXHQFH GH OD YDULDELOLWpP GHV SURSL
de blessuregp@tronsde fracturegfforts et déplacement a la rupgucontraintes maximales,
le volume G { €oktraint dans laertébre)du rachis lombair@ des conditions de chargement

traumatique.

- O3: Identifier les combinaisons de chargements dynamiques (compression, flexion, extension,
inflexion latérale et rotatimaxiale) générant un risque de spondylolyse en tenant compte de la
configuration sacrgelvienne du patient (pente sacrée et incidence pelviatrgg)antifier
OfHIIHW GH OD PRELOLWp VXU jO® fi ¥ IDGH GHX FFRRIB/ @i L DUH p&E
personnalisé a des cas pathologiques.

Les chapitrest a 8 de cette thése présentent les études réalisées pour répondre aux objectifs

présentés eavant.



65

Pour atteindre Ipremier objectif, la littérature a été revue et les travaux de caractérisat®n d
OLJDPHQWYV RQW pWp UHFHQVpY &HWWH UHYXH D SHUPLV G
HW GIDXWUH SDUW GYTLOQYHQWRULHU OHV SURSULpPpWpPV PpFD
du comportement des ligaments. Les différentsatmavsont listés en Annexe A. Le volet
H[SpPULPHQWDO D HQVXLWH pWp GpSOR\p DILQ GTREWHQLU
thoraciques et lombaires en traction-ariale dynamique a la rupture. La méthodologie et les
résultats du volet expérimentalrg présentés dans le chap#re

Le deuxieme objectifest traité dans sechapitres 5 et 6 Pour cela, une étude numérique a étée
UpDOLVpH SRXU pYDOXHU OfMLQIOXHQFH GHV SURSULpWpV Ol

rachis lombaire en conditidraumatique.

Leschapitres 7 et 8 TXL VJLQVFULW GDQV OH YROHW QXPpULTXH S

risques de spondylolyse chez le jeune athlete afin de réponticestéme objectif.

Le dernier chapitre de cette these présente une discussiérafg des méthodologies déployés et

des résultats obtenus dans le cadre de ce projet.

Volet expérimental : Quantifier la variabilité

01 (Etude 1)

Caractériser expérimentalement le comportement mécanique d'échantillons
os-ligaments-os (incluant le ligament et ses insertions dans I'os) thoraciques
et lombaires du rachis humain en traction uni-axiale dynamique.

Volet numérique : Evaluer I'influence de la variahilité sur le risque de blessure

02 (Etude 2) 03 (Etude3)
Blessure du rachis en conditions traumatiques Blessure du rachis en conditions sportives

Mesurer I'influence de la variabilité des propriétés || Identifier les combinaisons de chargements
mecaniques des ligaments sur le risque de blessures || dynamiques générant un risque de spondylolyse
du rachis lombaire en conditions traumatiques. et quantifier l'effet de :

# Configuration sacro-pelvienne

# Variabilité des propriétés des ligaments

Figure3-1: Organisation du projet et présentation des objectifs spécifiques
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Le travail effectué pour répondre a odgectifs spécifiques vise a améliorer les connaissances
relatives aux pathomécanismes du rachis lombaires en apportant des éléments a la littérature

existante

x Caractérisation du comportement mécanique des structuligaumentsos du rachis

lombaireset thoraciques en condition dynamique ;

x &DUDFWpULVDWLRQ GH OD UpSRQVH OpVLRQQHOOH GX
HQ LQWpJUDQW OfHIIHW GH OD YLWHVVH GILPSDFW HW

X (YDOXDWLRQ GH OfHIIHMP GTHX HK DRRIMHEPIHIPW W &U OTpWDW
le pars et prise en compte de la posture et de la variabilité des propriétés mécaniques
GHVY OLJDPHQWY SRXU OfpYDOXDWLRQ GHV ULVTXHV GtF
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CHAPITRE4 &$5%$&7e5,6%$7,21 (536(17$/( '(6
/,*$0(176 7+25$8&2/20$5(6
Comme il a été mentionné dans la revue de littératyrey peu de données de caractérisation des
ligaments lombaires en condition dynamique. Cela limite les possiblités de développement des

PRGGOH pOpPHQWYV ILQLV GX U D Biditivh aRrraEdDé. Dél plBsk X enO T p W X

entre la présence de dégénéresceraadidiennes (ostéoplss) et le comportement des ligaments

GX UDFKLV HQ WUDFWLRQ éQdid® /D \F DpINDG- VSR VPUNMIPRHD VB H  C
ostéophytes sur le comportent des ligaments est particulierement intéressaour le

développement de modslgpécifiques a une population agéeD | L Qdiér fgridbXe de blessures

decette population.
Dans ce contexte, nous avons pour objectif de

- définir le comportement jus X 1| ruptre des ligament®mbaires et thoraciqgeen

condition dynamique
- rendre compte de la variabilis&lon:
o0 le type de ligament
o larégion rachidienne

o le taux de déformation

o

la présenceu nonde becs ostéophytiques

4.1 Matériel et méthodes

Le protocole expérimental a éspprouvépar le comité éthique deolytechniqueMontréal et
UpSRQG DX[ p[LIHQFHYV G TK\J lagaziitérd&métpcine i tMapsdilleg SiiV SD U
sujets (4 hommes et 2 femmes, FB®] ans)ont été recus au Laboratoide Biomécanique
$SSOLTXpH SDU OH ELDLV GH Of$VVRFLDWLRQ GHAEs'RQV G
départements limitropheses sujetsPLY ] GLVSRVLWLRQ SR XditéOayepcWwineGH DY D
solution de Winckler, conformément a la réglementatianitaire fix& par O Y X@itéYde

Médecine G 1 $Mérseille Les rachis ont été conservés au congélaeue le préléevement et les

essais
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4.1.1 Etapes préliminaires

Isolation des ligaments

Les prélevements ont été faits laaboratoire de biomécanique appdkgppH DYHF OYDLGH G1$:
OHORW QHXURFKLUXUJLHQ j O1$3+0 $ILQ GTLVROHU OHV O
séparer le rachis en segment de deux vertébigare4-1 1). Pour cela, un disque intervertab

VXU pWDLW GLVVpTXp j OYDLGH GIXQH VFLH RVFLOODQWH S
&KDTXH VHIPHQW pWDLW GLUHFWHPHQW HQWRXUp GTXQH FR
dans des sacs individuels portant le numéro du sugheteau vertébral. Pour la deuxieme étape,

les échantillons eBgamentos (BLB) a isoler étaientle ligament longitudinal antérieur (ALL),

le ligament longitudinal postérieur (PLL), les ligaments inter et sépraeux (ISL et SSL) et le

ligament jaue (LF). Des échantillons de type-ligamentos ont été choisis afin de préserver
OfLQWpPJULWp GHV OLJDPHQWYV HW G Hsetihih@aMridvepks e pladV FR U S
coronal passant par le miligw corps vertébral pour isoler AL(Figure4-1 2). Ensuite, les deux
SpGLFXOHYVY pWDLHQW VHFWLRQQpY SHUPHWWDQW GYLVROHU
part. Sur ces échantillons, les parties latérales incluant les facettes et les apophysesas ont

été disséquéegFigure 4-1). Comme dit précédemment, les ligaments transverses ont une
LPSRUWDQFH ELRPpFDQLTXH QpJOLJHDEOH GDQV OH UDFKLV
OLIJDPHQWY FDSWX®OLWHWY QUROQWYPLY | FDXVH GH OD GLIILFEXC
SOXV WURS SHX GTRV pWDLW GLVSRQLEOH SRXU OfTLQFOXVLEF
OHV pFKDQWLOORQV (QILQ /) ,6/ HW 66/ pWhyseWpisuse FKHV F
comme structure osseuse, nous avons décidé de conserver les épineuses intactes et de disséquer LF
ou le complexe ISISSL pour isoler ces ligaments. Apres le prélevement, les échantillons os
ligament RV pWDLHQW LPPpGLDWH presely PHQ B/RX G 05X XYQHD IFQRHP H
DX UplULJpUDWHXU GDQV XQ VDF SRUWDQW OH QXPpUR GTLC

nom du ligament.
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2) Section du corps vertébral dans 3) Isolation des éléments postérieurs
le plan sagittal

1) Isolation des segments
vertébraux

ALL PLL LF ISL/SSL

Figure4-1: Etapes de dissection des BLB

Chaqge échantillon était ensuite nettoyé. Les tissus enviroafgnaisse, aponévrose, muscle) ont

été retiré en prenant soin de ne pas endommager les ligaments a testdesPduk et PLL, le

disque présent entre les deux corps vertébraux a été retirécdPamuun scalpel a été utilisé pour
décoller les disques du plateau vertébral au niveau du cartilage puis une curette, utilisée en chirurgie

pour les résections de disques, a été utilisée.

Scanner

Les échantillons ont été scannéOd + { SNowl PABHM) avec un scanneomatom Sensation

Cardiac 64 de la société Siemehes images scanners ont étdiséespour évaluer la présence
GITRVWpPRSK\WHYV Sa@eudinRiddev/dedlligamedt® (dBtance entre deux enthéses) et

SR XU YpULILH endorfirdelgantd i@ Bes éGHfantillons lors du préléverfent: les trois
SUHPLHUV VXMHWYVY GRQW OHV GRQQpHVeQeH invaBel ¥¢amhp&SO RL W p
QIRQW SDV SX rWUH UpDOLVpHV 3RXU FHV VXMHWe OHV O
GLVVHFWLRQV j OfDLGH GXQ SLHG j FRXOLVVH /fHQGRPPDJI
ont été analysés visuellement et documentés par des photographies. Les résultats sont présentés en
efforts et déplacementS O X W {W T X | sieQdéfdr@tivte) D/IDQAMHH XUH GH OfDLUH GFt
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WUDQVYHUVH GHV OLJDPHQWY UHTXLHUW GH GLVVHTXHU Ofp!
cette raison, les résultats sont couramment présentés es doméplacemest Les valeurs de

contraintsd OD UXSWXUH SUpVHQWpPHY GDQV OYDQQH[H & RQW pW,
GIDLUH GH VHFWLRQ WUDQVY H Pithr €tlaV, 3F)R1 sBrd ptése@deddy OD O

titre indicatif.

Insertion dans la résine et conservation

Lors de cette étapkes extrémités osseusest étéincluses dans des blocs de résine pour permettre
leur fixation sur le vérin lors des essais. Dans un premier tesegsyis ainsi que des pieces
métalliques (fil de fer, rondellegnt ét ajoutés SRXU UHQIRQUFIOYRONBORWDOB GHp

pour limiter le risque de désinsertion.

Vis

Moitié antérieure du
corps vertébral de L4

Moitié antérieure du
corps vertébral de LS

Résine

Figure4-2 : Renforcement de l'ancrage

Les extrémités osseusses ont ensuite été inclusesimamésine polyuréthane de coulée a charge
rapide(AXSON F18), SF composite, Franceyn temps deéehage minimum de 12h a été laissé
HQWUH OfLQFORevidaRtQa ptigeé de JaHEs\n® et le séchbigegchantillons étaient
entouréglans une compresse imbibée de solution saline
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Plaque bois fixée sur #Elagﬁques

barre métallique >

Résine o, - Potence

Echantillon —

Moule EE—

Figure4-3: Schéma et illustration de la procédure d'inclusion des extrémités osseuses

4.1.2 Essais

Dispositif et instrumentation

Les essais expérimentaort &téeUpDOLVpPYV j OTDLGH GI1XQ Y(MIBQyHeri& UDXOLT
corporation, MN, USA) /fREMHF W Létaibde t€3%HAEY E&hantillons-ligamentos en

traction uniaxiale. Les échantillons ont été fixés sur le vérin de maniére a ce que le ligament soit
GDQV OYD[H GH WU bispusitifr@npBeiantamit duQmatériel de fixation, des piéces
GILQWHUIDFH GHV FDSW HnXddpleur GIX dépxteémpent ldgar, Yih Gigpasitif
permettant de fixer une lame de contact a 10 cm du plateau supérieur, une diode pour synchroniser

les données vidéos kes courbes forces déplacement. Le montage est représeprégFigure

4-4),



Systéeme de B
déclenchement /|

Diode

Capteur de déplacement

Support mat pour la
mesure du déplacement
avec le capteur laser

Capteur de force uni-axial

Caméras rapides

Vérin

Résine supérieure
équipée de tige filetées
fixées au vérin par des

brides métalliques

Résine inférieure

Capteur de force tri-axe

Figure4-4 : Dispositif expérimental utilisé pour les essais de tractiorauiaile
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Les mesuresfiectuéesdrs du test en tractiogtaientle déplacemerdu vérinet la forcemesurée
VXU OfH[WU p Plegipedures pésfareeX et lde déplacen&atentdoublées.

X Mesure de force

/ITHITRUWetBRHIVA Up j OTDLGH G 1XQ H6EIDE03 3itdad sau§ te spedin&h 0 7 6
testé. La capacitétaitdex 15 kN. La précisiotaitde Q001 kN. /D IUpTXHQFH G@G®DFTXLVL
de 1024 Hz./fHI I R&&HIDOHPHQW PHVXUp j OYDLGHX&EHA®Qsdud SWH XL
O Y p F KD Qawdpardéraipde 5kN, OTpFD U W @taitde 0 Q p®@HJ IOW p WiHe3axtH G H

OD IUpTXHQ F H chofsedtaitdd 20kH/ L R Q

X Mesure de déplacement

Le déplacemena été PHV XUp j OTDLGH GT1XQ FDSWi93.l500 &t€hpuelde H /9'7
mesureétat de +100 mm. Il &ait une précision de.001 mm sur une gamme de + 80 mm (gamme
GIXWLOLVDWLRQ /D I&gitdexid2d AH e@dpréemErd BtéegaleRENt mesuré

par un capteur laser/ fpWHQ G XH @thitde b 150HWWX O p FIDéhe &ait de 0.2%

GH OTpWHQG XK GXD AH Y XXHQ Eteitd®JOXAZ XLVLWLRQ

X Analyse cinématographique

Les essaignt étéfilmés avec deuxcaméras numériques rapiddd IUpTXHQFH @HRDFTXLVL
de 2000 images / seconde. Les caseméete GpFOHQFKpHYV j OD ILQd®Bde. CafHVVDL
G LR GH it @xdrgnal de lame de contadi la fin de la course du véri@ela apernis

GfHQUHJIJLVWUHU PV DYDQW OH GpFOHQFKHPHQWa FH TXL

traction dynamique a 2000 images/seconde.
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Procé G X U ebs&@d

Lors des tests, le vérigtait piloté en déplacemelftitesse et déplacement a la fin de la traction)

Quatre chargementsit étéeffectués

1. $SUqV OD IL[DWLRQ G i-ten§ipdé BQNALEE @dpliQuék@temSs de
repos a été observé pour sasda force diminuerecoiling).

2. Préconditionnement
Y4 2Hz
¥4 5%
¥ 20 cycles

3. Pause 1 1 seconde

4. QS1 UDPSH FURLVVDQWH VXLYLH LPPpGLDWHPHQW GYXQH
% 5 mm.st
¥4 15%

5. Pause 2 30 secondes

6. Q2 UDPSH FURLVVDQWH VXLYLH LPPpGLDWHPHQW GYXQH
% 5 mm.st
Y2 15%

7. Pause 3 30 secondes

8. Dynamique chargement monotone
% 1 m.s! #500 mm.g
¥ 100 mm

Le préconditionnement permet de reduée éffets dus a la congélation des tissus et de réduire les

effets viscoélastiques. Deux tractions consécutives ont été réalisées a 5 mm/s pour mesurer la
raideur des ligaments en dynamique demia répétition de la traction a cette vitesse avait deux
objectifs YpULILHU OYDEVHQFH GYHIIHWYV YLVFRpODVWLTXHV Up
deux courbes obtenues ont été superpostd OH SRXUFHQWDJH GTHUUHXU VXU
essais a éte calculé. La derniére phase de la procédurstaib@siéaliser une traction dynamique
UDSLGH PP V RX PV MXVTXYT) OD UXSWXUH GH OfYpFKDQ\
GH OTpFKDQWLOORQ SRXU GHV YLWHYVVHVY vite3d¢ @ dtd @ihitdV D X[

au cours du projede 1 m/s a 0.5 m/s pour réduire la variabilité de la vitesse a la rupture. Lors
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GIfHVVDLY HQ WUDFWLRQ j KDXWH YLWHVVH OD UXSWXUH SI
vitesse comman@é Pour une commande élevée (i.e 1 m/s), la vitesse a lareu@tait trés
GpSHQGDQWH GH OD WDLOOH GH OfpFKDQWLOORQ

250

DYN

Déclenchement
20 - il e
caméra rapide

100 -+

Déclenchement
acquisition a 20 KHz
50 -

i
=]
| PAUSE 2 = 30 | A

| PAUSE 3 = 30 |
4] 10 20 30 40 50 &0

Temps (s)

Déformation (%)

0
70

Figure4-5: Schématisation de la procédure d'essai

/IH WDEOHDX VXLYDQW PDW UadrackérisBdiesVded sujetS ip ¥ HQnvdid O H YV
GITpPFEWLOORQV SUHOpYpV HW WHVWpV SRXU XQH VHXOH FRQC

conditions (dynamique lent et rapide).

Tableaws-1 : Matrice d'essais

Sujet | age sexe Nb Nb éclantillons| Nb échantillons testé

échantillons| testés en dynamigy en dynamique lent €

lent rapide

1 82 F 12 12 0
17-15 76 H 6 6 0
36-15 |88 H 8 8 0
121-15 | 95 H 8 8 7
67-17 |82 H 8 8 8
111-16 | 96 F 3 3 2
Total [76 £96] |2 F 4 H 45 45 17
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4.1.3 Traitement des données

Résultatsdu préconditionnement

Pour chaque échantillon, les courbes fatéplacement ont été obtenues a 1024 ou 20000 Hz

respectivemenpour les essais dynamicgients (0.005 m/sket dynamiquse rapidegl et 0.5 m/s)

Les courbes foredéplacementdpré FRQGLWLRQQHPHQW RQW SHUPLV GfpYD
cyclesde bk FRQGLWLRQQHPHQW el hanbez e \éyeRréalisés) didisuffisaht

pour supprimer les effetviscoélastiques duaux conditioade stockage.

Résultatsdes tractions dynamiqueslentes

/HV P HYV XU H Sor&flitkees Rugd\N filtre pasbas (butterworth, ordre 2, F&&HZ).

Troistypes de courbesnt été identifiés, courbe lin€aife), courbe concaveu courbe convexe,

i.e. présentant une zone neutre

Lorsque que la courbe présentait un changement de pégecoordonnéegn force et en

déplacement de ce point ont été identiiée

Les raideurs Ket K> ont été mesurées en tracant la régression linéaire entre deux points choisis au
début et a la fin de la pion linéaire. Les régressions linéaires ainsi que les coefficients de
régression ondétéobtenus avec MatlaR2016a athWorks,Natick, MA, USA) La différence de

raideur entre les deux essaig@adlculée
Tt gF 5 5 Usrr

&H SRXUFHQWDJH GTfHUUHXU SHUPHW GYfLGHQWLILHU XQ HQG
(Yoerreur< -30% RX OD SUpVHQFH GTHIIHW YLVFRo@itbwiahhehtX H Up VI
(Yoerreur >30%).

Résultats dynamigues rapides

Lesmesures déorceet dedéplacemenéchantillonnées a 20Hz ont été utiliséspour tracer les

courbes forceléplacementSur ces courbes, les caractéristiques suivantes ont été mesurées

x déplacement (mm) et force (N) au point de changement de pente
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X d¢SODFHPHQW PP HW IRUFH 1 j OD UXSWXUH /D UXSWXL
GH GpIRUPDWLRQ VI{DFFRPSDJQ PouséhddpdipiGdeFdreg sWhR Q G
courbe forceWHPSV OfLPDJH FRUUHVSRQGDQWH thnpMag DQDO\

propagation de la rupture
X raideur obtenue en réalisant la régression linéaire
X vitesse a la rupture
/IHV PHVXUHV GH GpSO Dbiit Ete filt@as. YIudigurGiNres| o Exé\tastés.

¥ Choix du filtre pour la mesure de déplaceneardc le capteur laser

— données brutes | ==
100 données filtrées : Filtre passe-bas (Butterworth) - Fc=100 Hz /\ — {
‘/’/.
y /
80+ 4 4
/
— S/
E 60 - " 4 / 1
Q 4
o / ,
5 .
40 r /
bd
20 y o v
0 G e -&..»’/,‘ i- 1 AR R -
13.5 13.55 13.6 13.65 13.7
Temps (s)

Figure4-6 : Déplacements mesurés lors du test de traction & (fss20KHz)

Le filtre choisi est un filtre pasd®as (ButterworthG { R U)@&ukE une fréquence de coupure de

100Hz. Le temps au début de la tractiarétéidentifié sur la courbe déplacemdamps filtréeet
vitessetemps /HV YDOHXUV GIHIIRUW H WhtEtgrdevdeetsbudt@aspuFrHW LQV
recaler les courbes a zéf@e recalage est nécessairelea effetsrésiduelsG T K\ V WhplwenV L V
IDLUH YDULHU OfHIIRUW SRXU XQH PrPH SRVLWLRQ DX FRXUV
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10 1000
or \\\///*
8 —1800
—_— 7 B B
3 —_
E 6 1600 O
S 4b . @
E 4 400 §
[+ % 3+ — =
a =
2 —1200
1 I —
Ech37 - Fc =100Hz
0 Ech37 - Fc= 100Hz -0
. I
135 13.55 13.6

Début de la traction Temps (s)

Figure4-7 : Courbes déplacemetemps et vitesseemps permettant d'identifier le début de |

tractiondynamiquea la rupturedans la séquence d'essai

¥% &KRL[ GX ILOWUH SRXU OD PHVXUH GYHIIRUW DYHF OH FD

1200

1000

800

600

Force (N)

400

200

0 g - N ] 1
13.54 13.545 13.55 13.555 13.56

Temps (s)

+  Données brutes

Données filtrées : Filtre Butterworth (ordre 2 ; Fc= 100 Hz)
Données filtrées : Filtre Butterworth (ordre 2 ; Fc= 500 Hz)
Données filtrées : Filtre Butterworth (ordre 2 ; Fc= 1000 HZ)
@® Début de la traction dynamique

Figure4-8 : Efforts axiaux mesurés lors de I'essai de traction a1 (Rss= 20KHz)
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Pour les valeurs de force, fi#tre passebas de type Butterworth du deuxieme ordre ayant une
fréquence de coupure d#0 Hz donne les meilles¢y UpVXOWDWYV &YfHVW GRQF F

sélectionné.

Analyses statistigues

/T HI1 1 Hiwe@eXligamern et dela région de prélevement sua raideurendynamique lerg, la

raideur et les propriétés a la rupture (force etabé@phent) en dynamiquapideD pWp WHVWp |j OF
GIXQ WHVW VWDWLVWLTXH $QRYD HPERLWQpPH IHVWHG $Q
GIHPERLWHPHQW pWDLW O 9D &3bPWR IQHEHHOBSCoNd XiMadWW | D FW
G THP ERL W Htyde QaVligatnétesieHLes trois hypothéses nulles testées:sont

X lespropriétéamesurées sont les mémes pour tous les sujets

X pour chaqe sujet, legpropriétéssont les mémes pour tous les types de ligaments testés
(ALL, PLL, LF, ISL/SSL);

X pour chaque sujet ebpr chaque type de ligament, les propriétés soméraes pour toute
les régions de prélevement (T, TL, L), i.e.ligament argrieur longitudinabde la région
thoraciquea les mémes propriétés TXTXQ OLJDPHQ anhtéOeriQdeLIaviEgph Q D O

lombaire.

Le seuil de signification est fixé a0®. La présence de différence entre les groupes a été testée par

un test posthoc deukey (Alpha =Q05).

Présence de becs ostéophytiquéB0O)

La présence de BQIéfini par son grade selon la classification de Nafhithan et al., 199%a

été renseigreépour chaque échantilofWWHVWp MXVTX0O IOL G &SWM XX U BEsIHYV VFD
résultats obtenus pour les trois ALL prélevés sur un méme ont été comparés car ils présentaient
trRLY JUDGHV GYRVW pIRXFK\Q IBR @GW | BRVWVHIQWD/QW QYD pWp LGHQ!
PLL.

Description de la rupture :

Les vidéos ont été utilisgd/ SRXU GpFULUH OYDSSDULupturRrQ RHW @GH SOURIYD
de traction dynamique 3R XU FKDTXH pFKDQWLOORQ OH V VHRSY GH F
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courbe Forcgemps ont été notés et associés aux images correspontasteisotographies prises
j OD ILQ GH OfHVVDL RQW pWp XWLOLYV p Hs\lelrifture RSO pPHQW

ligamentairg désinsertion Avulsion/ délamninatioh

4.2 Résultats

Pré-conditionnement

La Figure 4-9 présente une courbe forcedéplacementtypique obtenue lors du pré
conditionnementPour chaque specimen, lesiérniers cycles étaient superposés, comme illustré
dans laFigure 4-9, suggérant un nombre suffisant de cgcfwour supprimer les effets

viscoélastiques dus aux conditions de stockage.

20 T T T T T T

-,
(6}
T

_5 1 1 1 1 1 1
-0.1 0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6

Déplacement (mm)

Figure4-9 : Courbeforce-déplacemenbbtenue lors dpréconditionnement
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Résultatsdesessais ertraction dynamigue lente

Les résultats pour chaque échantillon sont présent@smexe. La Figure4-10 illustre les trois
types de courbes identifiés.

Les courbes obtenues pour la premiére et la deuxiéme tradiiomas! étaient du méme type.

Pour cette vitesse imposée, le taux de déformation moyen était de 0.8&* DaBdifférence

médianede raiceur mesurépour le premier et le secongicleétait de 41%. Sur les 45 échantillons

testés, 8 courbes concaves, 29 courbes linéaires et 8 courbes convexes ont été identifiés. Les
échantillons présentant une courbe convexe étaientPtes(5) ou LF uniquament (3). Le
GpSODFHPHQW HW OfHIIRUW PR\HQ, BsXimBaRle Q W fiGdeLlQidné!i [LR Q
neutre gtaient ®05+0172 mm et 21+16 N.

Courbe linéaire Courbe convexe Courbe concave

Force (N)

50

0 0.1 02 03 0.4 0 02 0.4 0.6 0.8 1 1.2 1.4 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
Déplacement (mm) Déplacement (mm) Déplacement (mm)

Charge = =Décharge| ——Charge = =Décharge ——Charge = =Décharge

Figure4-10: Exemple de courbes ForEeplacementihéaire, concave et convexe. Les efforts et

déplacements a la fin de la zone neutre ont été mesurés sur les courbes convexes.

Les courbes pour chaque type de ligarmgour le premier essai de traction sont préssntd@ns
la Figure4-11.
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82

PLL
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0.2 04 06 08 1
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Figure4-11: Courbes Force Déplacement a 5 mmtpour chaque type de ligament

Les résultats (myenne+/- SD) en fonction diype de ligamentet dela région de prélévement

surla raideur moyenesur les deux essaile traction & 5 mni’ssont présentés dans Teableau

4-2. /11$129% LPEULTXp PRQWUH TXH O BujéD B WhieikeUsighfichifBIR L W HP H

la valeur de raideu(p<0.M1). Les échantillons prélevésur le sujet 3 ont une raideur

significativement plus éleeqtest posthoc de Tukey, p<0.05)jue les raideurs mes@assur les

echantillons prélevés sur les autres coRpgure4-12). Pour chaque sujeted raideurs moyennes

pour chaque type de ligaments étaient différentes (p<0.05). Pour chaque sujet, la région de

prélevement avait un effet significatif sur la valeur moyenne de raideur pour chaque type de

ligament testép<0.05).



Figure4-12: Diagramme en boitdes raideurs mesiegen fonction du sujet

K (N.mm")

1000

800

600
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200

1

o Median
O 25%-75%
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L L

]

1 17-15 36-15 121-15 67-17 111-16

N° sujet
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Tableaud-2 : Raideur (N.mrt) minimale, maximale, moyenne, médiane et étygué pour chaque

type de ligament et chaque régi@n: thoracique, TL thoracelombaire (T16L2), L : lombaire)

de prélevement en traction dynamique lebenombre de spécimens testés (n) est précisé pour

chaque catégorie.

Région n Minimum Maximum Moyenne Médiane Ecarttype
all 14 24.4 8957 3253 2340 2612
ALL T 5 875 6434 2799 2191 2162
TL 3 24.4 6691 3822 4530 3281
L 6 68.1 8957 3347 2142 3047
all 20 135 5788 2305 1915 167.8
PLL T 12 69.5 5788 2425 2032 1412
TL 4 66.3 4992 306.0 3292 2249
L 4 135 3763 118.8 42.7 1724
all 9 127 2278 874 88.6 66.9
LF T 5 353 1390 86.6 905 40.8
TL 3 25.0 2278 1138 88.6 1037
L 1 127 127 12.7 12.7
all 2 5.8 8.0 6.9 6.9 1.5
ISL/SSL L 2 5.8 8.0 6.9 6.9 1.5
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Les ALL ont une raideur .4, 2.6 et 12.6 fois plus élevée que les PLL, LF et ISL/SSL. Pour les

ALL, PLL et LF, les valeurs de raideurs mesurées dans la région thoracolombagm étai
supérieures aux raideurs mesurées dans la région thoracique et dans la région lombaire
(respectivemertt.1, 2.6, 12.6 et1.4, 1.3 et 1.3).

Résultatsdes essais en tractiodynamigue rapide

Les résultats pour chaque échantillon sont présentésrexe. Les courbes pour chaque type de
ligamens pour lesessas de traction a la ruptur@ 1000 nm.s* et 5@ mm.s! sont présentées dans

la Figure4-13. Sur les 19 échantillons testés, 2 égtexcllv GH ODQDO\VH At OTHIIR!
la trection dynamiqugeétait supérieuy GH OYHIIRUW.ep @dbltaisxoBtevispiHes

échantillons testés a 1nt.®t 500 mm3 VRQW SUpVHQWpPV HQVHPEOH pwDQ)
différence significative de raideur, de déplacement et de fol@eupture (test bilatérglp>0.05)

pour ces deux groupes. La vitesse imposée a étdiéequhur diminuer la variabilité de la vitesse
alarupture GpSHQGDQWH GH OD WDLOOH GH OfpFKDQWLOORQ /D
déformation moyen pour les 17 echantillonseftade 414.5 + 212.5 mmist 56.0 + 32.1s?

respectiverant
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rupt ALL
A JOQOE ™= = - — -

Force (N)

1

| 1
1 4
0 2 3 5 [)nIm 6 7 8

Déplacement (mm)
PLL
B 100r

Force (N)

200 -

0 0.5 1 1.5 2 25 3 3.5 4 4.5
Déplacement (mm)

c LF
700

600

Déplacement (mm)

Figure4-13: Courbes forceléplacement des ligaments thoraciques et lombaires testés en condition

dynamique rapidév=0.5 m/s ou 1 m/s).es propriétés mécaniques mesurées sont illustréass dan
la figure A.
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Les résultats (moyenret étendueen fonction duype de ligamengt dela régionde prélévement
surla raideuret surles propriétés a la ruptusont présentés dans [Eableau4-3. Pour les 17
eCKDQWLOORQV WHVWpV GijetlD Q WHWKIL @8 P ¥ RAWMAHIFHNQ WL@Q L I L

de raideur, de déplacement et de force a la ruputre (p>0.05). Pour chaque sujet, la région et le type

de ligaments avaient un effet significatif sur le ldépment a la rupture uniquement (p<0.05).

Tableau4-3 : Raideur (N.mrit) (minimale, maximale, moyenne, médiane et ébgué pour
chaque type de ligameat chaque région de préléevement en traction dynaemapideLe nombre

de spécimens testés (n) est précisé pour chaque catégorie.

Raideur (N.mrt) Frupture (N) Drupture (Mm)

Région|n| Moyenne Etendue | Moyenne Etendue | Moyenne Etendue

all 5 612| 2041294 761 561- 928 36| 06-74

T3 831| 4861294 762| 561-928 1.8 06-25
ALL TL|1 363 632 74
L1 204 884 5.4

all 9 1304, 1032608 826| 294-1419 25| 08-41

PLL T(6 1447/ 1032608 849| 294-1419 20| 08-34

L[3 1017 8331215 782 691-923 36| 30-41

LF all 3 380 147534 562/ 186- 806 37| 3.0-4.85

T(3 380 147534 562/ 186- 806 3.7 3.0-4.85

Les LF ont une raideur.6 et 34 fois moinsélevée que le8LL et PLL. Les LF ont une force a la

rupture 14 et 15 fois moins élevée que les ALL et PLL.
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Initiation et p ropagation de la rupture

Pour lesALL, deuxdésirsations XQH VHFWLRQ SDUWLHOOH GX OL DEbtdgdmibefichR &Sompagpdds G 1 X Q'+
GTXQH DY X O it Rt®olis & ¥eblsXRoHr |dsLP septéchantillons ont rompu par délaminatisans avulsioet deuxparsection

du ligament. Pour les LEleuxéchantillons ont rompu paestiondu ligamentet un par désinsertiohes différents profils de rupture

sont présentés dansHaure4-14

Figure 4-14 : Profil de rupture lors des essais de traction dynamigueDésinsertion, B. Délamination + avulsion osseuse, C.

Délamination sans avulsion, Degtion
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Déplacement (mm)

Figure4-15: Correspondance entre les pics d'efforts et le mécanisme de rupture d'un échantillon

de ALL lors de I'essai de traction dynamique (1'.s

Dans laFigure4-15|H SUHPLHU ®8hsErvéM W RADW] XQ OpJHU J@OVVHPHQYV
SDU UDSSRUW j OD UpVLQH /H VHFRQG SLF G9YHpBRUpMredHVW DW
partielle du ligament et avulsion osseuse.

SUpVHOFH GERVWpRSK\

Différentsgrades GTRVWpPpRSK\WHYVY RQW pWp REYV HékeygsBuMXdUj@>HYV pFKD
17. Les images scanners pour ces trois échantillons ainsi que les propriétés mécargiges ass

sont présentées dansTableaud-4. /fpFKDQWLOORQ SUpVHQWDQW XQ RVW
raideurrespectivemens.9 fois et 63 fois plus élevée en condition dynigue lente et rapide par
UDSSRUW j OTpFKDQWLOORQ r&le p st R®MisetBefoiX QluséleVe U8 K\WH G
SRXU OYpFKDQWLOORQ SUpV H Qa4 ézieantdlonfe /R @dsevedt GH JUL
le méme meécanisme de rupturel@nination + avulsion osseuse). La force a la rupture et la
Gp/IRUPDWLRQ j OD UXSWXUH PHYV XU p Hr¥spgdivee.§ pthikdsQ W L O O F
moins élevées par rdbRUW j] OTpFKDQWLOORQ SUpVHQWDQW XQ RVWpI
UXSWXUH SRXUdeOffgqué KR OQMQW ORM) pWp FRPSDUpHV FDU OH
O 1 p F KD QtWwrieQiésRgrtibn. Ce mode est associé a des limites techniques desnessais e
WUDFWLRQ HW QTHVW SDV UHSUpVHQWdamehtt GX FRPSRUWHPH
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Tableaud-4 : Présentation des propriétés mécaniques et des profils de rupture pour trois echantillons ALL préleyiethiF-lersLes

propriétés meécaniques (raideur, force et déformation a la rupture) maximales et minimales sont identifédsyeat bleu

resgectivemaet
Sujet 67-17
Grade 1 Grade 2 Grade 4
Grade d’ostéophyte
Klent (N'mm—l) 26
K. apide (N-mm1) 363 204
Frupture (N) 632 884
£rupture 018 0,5
Profil de rupture §'%: /

Désinsertion

Délamination +
| avulsion osseuse

Délamination +

avulsion osseuse

800

[+
(=3
o

Force (N)
S
=3
o

N
(=]
o

0 1 2 3 4 5 6 7
Deplacement (mm)

| = = ~BOGrade 1 BO Grade 2 -~ BO Grade 4 |
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4.3 Discussion

x Interprétations des résultats

Le Tableaw-5 récapitule Is résultats expérimentaux et les compare avec la littérature.

Tableaud-5 : Comparaison des résultats des essais de tractieaxiahe avec la littératurd®our
chaque type de ligament, la premiére lignéspnte les résultats obtenus lors de ce projet tandis
que les lignes suivantes présentent les résultats extraits de la littdraturégions rachidiennes
étudiées sont précisées (TL, thoracique et lombaire ou C, cerviv@@)tar et al., 1992; **

(lwaskiw et al., 201P(Les déplacements a la rupture extraits de cette étude gookepatifs. lls

ont été calculés a partir de la longueur initiale du ligament et du niveau de déformation atteint au
moment de la rupture, soit 50, 75, 100 ou 300%)(Kt4ttucci et al., 201R

Dynamique lent Dynamique rapide
Raideur (N.mrm) (ﬁf‘rﬁj‘,}_‘{) Fuupture(N) | Drupure(mm) | Réf
Région| n Mean STD n | Mean| STD | Mean| STD| Mean | STD
TL 14 325 261 5| 612|424 761| 159 3.6 2.7

TL 25 33 16 *
C 16 139 58| 15| 242 65| 450| 132 3.8| 0.98|**

TL 20 230
TL 21
TL

PLL

TL
TL
TL

LF

TL
ISL/SSL| TL
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Les ligaments longitudinaux (ALL et PLL) ont une raideur plus @egée les ligaments
postérieurs (LF et ISLL.a méme tendance a également été trouvée pour des essais de traction uni
axiale surdes ligaments lombaires en condition gisatique(Pintar et al., 199Pet sur des

ligaments cervicaux en conditions quasitiques et dynamiquéslattucci et al., 201R De plus,

les ligaments longitudinaux onhe force a la rupture plus élevée tpe F. Cela a égalenme été

trouvé pour les ligaments cervicagMattucci et al., 201R Les déplacements a la ruptuge

O 1L QedhtUpluEl élevés pour le ligament jaune que pour les ligaments longitudinaux ce qui
VIH[S OaaXlhs ande élasticité de celtiL HW V e @ LitdéQatirddvaskiw et al.,
2012 Mattucci et al., 201R

Pour chaque type de ligament, la raideaugmente aveceltaux de déformation. Ce résultat
concorde avec les résultats obtenus sur des ligaments cer{htatixcci et al., 201

/ID SUpVHQFH 6 §uRviane RaSrEidsdMHet diminde déphcanment a la rupturede
OTpFKDQWLOORQ

'‘DQV OH F bactiab pdre & méoésme obseré pour les ALL sont majoritairement une
combinaison de délamination et de fracture osse@R.QVLGpUDQW OD PR\HQQH GTk
population étudiée et les modifications inhérentes, résultats peuvent indiquer unqris plus

élevé de blessures osseuses que ligamentaire pour des énergies plus faible dans une populatio

agéela délamination du ligament antérieur suggere que-delui HVW GpSODFp SDU OYRV

formé plutdt que calcifi€, ce qui corrobore les rialhistologiques déuperus et al. (2018Les
UpVXOWDWY SHUPHWW H @G¥dnce§ fuBl&ddrnpdreQdbts bhéCahidtes BuQapHis
dégénréscents et présentent un fort intérét pour la déclinaison de modéle générique en modele

ciblant des populations spécifiques.
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X Limites] OTLQWHUSUpWDWLRQ GHV UpVXOWDWYV
Plusieurs limitesontaco’n/ LGp UHU @iRrétatiod tesOdsul@ts.
% 1RPEUH GYpFKDQWLOORQV

Les essais en traction sur les ligaments rachidiens présentent plusieurs défis techniques.
Premierement, le prélévement, le nettoyage et la préparation (mise en résine, fixation) des
édhantillons sont délicats et chronophages. Les conditions de stockage sont également sources de
risques de dégradation des échantillons et doivent étre réduites au mirlnmnrésulte un
QRPEUH GYpFKDQWIDXOWRIH WV RHE/HW\DW ¥ Vpdlr Danter@evla @uidsaheey DL U H
statistique et confirmer les tendances observées.

¥ Rupture et désinsertion

Lors des essais, pFKDQWLOORQV VXU RQW FpGpV SDU GpVLQVHUW
GpMj pWp REVHUYpV GDQV G §wastiddBRYs, b WeascGeHa, ZDBhskivég THV V D L
etal., 2012 $ILQ GH QH SDV HQGRPPDJHQWO PR VKMDYWRQY pGCE TRNVI B E
OfLQFOXVLR Q KWL @UL\WVDWPRQ GH YLV HW GH SLgFHV SHUPHW
SRXU VpFXUL\Wbre d€3 fBuQ prehideiés campagnes expérimentales, 6 échantillons sur
les 20 testés ont cédpar désinsertion, soit 30% des échantillons. Le pourcentage de désinsertion

a été diminué a 17% en ajustant la technique de sécurisation (insertion des vis perpendiculairement

j OYD[H GH WUDFWLRQ XWLOLVDWLRQ GH SLHEWYERMW DO O |
&HSHQGDQW OfYLQVHUWLRQ GH FHV SLqFHV PpWDOLTXHV QH
étre limite SDU OD TXDOLWp RX OD TXDQWLWp GTRV GLVSRQLEOH
les désinsertions résiduelles malgré la procdersécurisation. Au regard de cette limite et pour
permettre une meilleure caractérisation du comportement @ptare des ligaments et de leur
entheseil est problématique que le type de rupture observé pour chaque échantillon ne soit pas
renseigné ans toutes les études expérimentales de caractérisation des ligdaestse projet,

des vidéos rapides ont été pss@e RUV GHV HVVDLVY HQ WUDFWLRQ j OD UXS\
permis de mieux renseigner le mécanisme de rupture. Cela a notaqpenais de valider la

position de la rupture sur les courbes fedéplacement.
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¥, Effets des conditions de préservation et de stockage

Les propriétés mécaniques sneéeslans notre étudsont supérieures aux valeurs de la littérature.

La présence de bgcostéophytiques peut en partie expliquer cette différence. En revanche,
OYDXJPHQWDWLRQ GHV SURSULpWpPV PpFDQLTXHV QTHVW SDV
De plus, pas assez de spécimens ont été testés en condition dynamique pour pecratirdete
groupesSRXU FKDTXH JUDGH GfR/OW REN\WRIQGLWLRQV OfHIIHW
conservation des échantillons (embaumement et congélation) ne peut pas étre totalement écarté.
Les échantillons utilisés sont des échantillonslgvés sur des corps traités au Winckler. Ce
traitement permet de reduire les risques biologiques et la dégradation des tissus lors de la
conservation longue durée tout en limitant la rigidification des ti@slisckler, 1973. Ce type
GIpFKDQWLOORQ D GpMj pWp XWLOLVp SRXU OD FDUDFWpULV

des résultats obtenus sur corpEd congelé avait été notdrnoux et al., 200R Des études ont

cependant montré un effet des solutions a 4% de formol sur la raideur des FSU en flexion
H[WHQVLRQ HQ LQIOH[LRQ ODWpUDOH HW HQ URWDWLRQ PDL
ligaments et sur les disqué&/ilke et al., 199k

%, Variabilité des résultats

Les résultats présentenne grande variabilité. Les éahtillons sont prélevés sur desijets
KRPPHV HW IHPPHV SRXU XQ WUDQFKH GTkJH DOSBI@Mfy GH ]
faible pour créer des scoul URXSHV PDLVY OH VH[H DLQVL TXH QfkJH SHXY
YDULDELOLWpPp /D FRQGLWLRQ SK\WLTXH GHV SDWLlHQWYV DX]|
pourraiW pJDOHPHQW FRQWULEXHU j OD YDULDELOLWpP REVHUY|
FDGDYpPULTXHV KXPDLQV OYKR P R Jiénent\toptrasleDe pius DagsW L O O R ¢
GYfHVVDLY HQ WUDFWLRQ OfpFKDQWLO GRIik &Vahvgue lr @nLFLWp
QIDLW DWWHLQW OD YLWHVVH FKRLVLH 6XU GHV SHWLWYV pF|
se taduire par des variations de vitesses a la rupture lors des Pssaiséduire cette variabilite,

la vitesse de traction imposée pour les essais a la rupture a été diminuée de 1 m/s a 0.5 m/s. Celaa
permis une meilleure homogénéité des vitesses efésciVa rupture_es résultats obtenus a 1 m/s

et a 0.5 m/s ne présentaient pas de différence significative et ont donc éteé traités ensemble.
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¥% &KRL[ GH OD S&ssaRrgopr@esliests @dstructifs

/IHV FKRL[ GH OD S UmR [kt @isblr GifiMisey @ Lvariabilitéinter-spécimen
SOXVLHXUV HVVDLV VXU OH PrPH pFKL¥:capdtiB@ementVa OLP LW
permis de reduire les effets viscoélastgjilel LQ GITREWHQLU G HafaH&diffieriencel pSp W D
moyenne entre ¥ UDLGHXUV GHV GHX[ SUHPLHUV HVVDLV UHIOqWH
GITHQGRPDJHPHQW &i#eQdidée R XeYhpb d&S phusk 30 secendtla limite de
déformation & 15% pour les essais réalseGHKRUV GH OD J]RQH Rini@A@RPPDJHF
déformation choisie pour les deux premiers essais (15%) est faoble limiter les risques
GIHQGRPPDJHRAdMQWQMQOAR®R\HQQH GTkJH GH OD SRSXODWLR

(Q HITHW OD OLWWpUDWXUH VXJJqgUH XQH §CRIEXWbaRQ GH O
1981, lida et al., 2002Neumann et al., 291). De plus la présence de becs ostéophytigass

susceptiblalediminuerconsidérablement voire annulerz@ne neutre

Plusieurs types de courbes ont été mis en évidence, montrant un comportement inhomogene des

différents ligaments pour des faibl@&formatiors.

Les raideurgprésentéesnt été calculées sur la partie linéaire de la courbe expraitechaque

essai MXVTXT]j SRXU OHYV sHevity HIW MXQYDRITXAD UXSWXUH SF
dynamiqusrapides). SRXU pYDOXHU @Y eéfoirmaionGu Iavdide|ir s échantillons,

OHV UDLGHXUV PHVXUpHV VXU OHV FRXUEHV GHV HVVDLV G\(
ont été comparées awideurs mesurées sur les courbes extraites des essaistion dynamiques
UDSLGHYVY MX&HXJpIRUPDWLRQ HW MXVTXYTj OD UXWSXUH /[/HV
des essais dynamiques rapides (quelque soit la portion de courbe considérée) sont plus élevées que
les raideurs mesurées en dymaniqueeldra différence de raideur est daéellement attribuable

DX WDX[ GH GpIRUPDWLRQ étandud® ReQdémixratiGritespBataQerfnheG |
OfHIIHW GX WDX[ GH GpIRUPDWLRQ VXU OHV SUGspéhdaWpV GHYV
ces différences deondition expérimetale et la variabilité de comportement observées dans la
SUHPLgQUH SDUWLH GH OD FRXUEH VRQW GHV IDFWHXUV OLPL"
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%, Conditions aux limites

Les essais en traction nécegsitene précaution padiliére lors de la fiation, les parties
LQIPULHXUHYV HW VXSpULHXUHV pW DLA W tEmsionpalbdit @mpidtst GqV O
sur lazone neutrequi peut alors difficilement étre obtenue par des essais de tractiariale sur

des BLB. Les échantillons tést présemientdes raideurs supériaasra cells observésdans la

littérature. La rigidification des segments (explicatdeles phénoménes deégénérescence et par

les conditions de traitement) ont rendu la remise a zéro difficile apréigation. Paorr ces
échantillons de petites variations en dépbment ou un léger défaut garallelismedes blocs de
UpVLQH VHU¥YWh@dausaiBXuhe@Qramewia RQ GTHIIRUW HW SHX GH UHF|
GH OYHIIRUW SDU UpRUJ D&Eyéne)Devdi biiz€vér by eblr&doms ViesdiforisR
LQLWLDX[ SRXYDLHQW YDUL Hikte §up&rieprrak®d @enslo® @&BIQ N O 1D X W
généralement utilisée pour les essais de caractérisation des ligaments en tractksiaihies

varigions étant DLEOHYVY HW OHYV Y DufdiXdd par Gafpoit duk) éfforts ladalriiptuie,

nous avons pu recaler les courbes a zéro pour comparer les résultats obtenus pour tous les

échantillons.
¥ Destruction des échantillons pour la mesure degdsions

Les propriétés mécaniques sont données en prapsgteturelles plutbét que matériedjecar

comme précisé dans la revie littératurela détermination des dimensions précises des ligaments

se fait par méthode destructin effet, les imagesbtenus a partir de G3can ne permettent pas

GH YLVXDOLVXHU SUpFLVpPHQW OHV SRLQWV GYLQVHUWLRQ
différents ligaments (notamment le ligament jaune, le ligamentépiaeux et le ligament supra
épineux)LenRPEUH G Y p SdispoRima IOFAR@H SHUPHWWDLW SDV GH UpVHL
PRUSKRPpWULTXH 'HV PpWKRGHVY GH GpWHUPLQDWLRQ GH Of
longueurs mesurées ont déja été uekg®lattucci et al., 201 Cependanta fiabilité de la mise

j OTpFKHOOH QYD SDV pWp WHVWpH /HV SURSULpWpV PpFDC

tendances et de comparer les différents groupes testes.
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4.4 Conclusion

/IHV HVVDLV H[SPpULPHQWDX[ RQW SHUP lLo¥ d&ndidBud avet/lgdtduxd Q pYL
de déformatia pour les ligaments lombairesa présence des becs ostéophytiques influence le
comportement des ligaments en augmentant leur raideur et en dimieudplacemena la

rupture. En considérant les limites précédeminticrites, les résultats présenttavant doivent

étre interprét® comme indicateurs de tendance mais ne peuvent pas étre exploitake@n

ablue.
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CHAPITRE5 &$/,%5$7,21 '(6 3%287e6 /,*$0(17$,5(6
'8 5$&+,6 /20%$,57§,08/$7,21 B1 (66%, (1 )/(;,21
&,@,//(0(17 685 81 6017 /20%$,5(

5.1 Calibration des propriétés des ligaments en condition quasi

statique

5.1.1 Mise en contexte

&H FKDSWLUH HW OHV FKDSLWUHV VXLYDQWY VYLQVFULYHQV
intégrer la variabilité des proptés mécaniques des ligaments dans un modele ékfimenafin
GIpWXGLHU OYLQIOXHQFH GH FHWWH YDULDELOLWpB VXU O
lésionneles Le modele numérique exploité est le modele éléments finis SM2S. Ce modele est un
modéle ostéadiscaligamentaire détaillé du rachis composé des vertébres, des disques et des
ligaments. Les caractéristiques du modéle sont désilEEDQV OYDUWLFOH SUpVHQWp
suivant. La variabilité des propriétés mécaniques a été intégrée. énluV DQW XQ SOGDQ GYH|
permettant de tester trois valeurs possibles pour chaque parametre de la loi matériaux modélisant

le comportement des ligaments. Les valeurs de chaque paramétre ont &g cléfimne expliqué

ci-apres.

La calibration desijaments a été faite en deux étapes. La premiere étape a consisté a déterminer
OH PRGXOH GT<RXQJ HW OHV SURSUL pstétigie paOrieproddcion X UH H
GYHVVDLV G FaxiAM&tiies ue laRifEratu@@intar et al., 1992 Dans un second tqrs, les
propriétés de laone neutreRQW pWp DMXVWpHV HQ FDOLEUDQWIozBsH FRP SR
GYI{HVVDLV GHeud B¢hntdt, Clads, et al., 2007a déformation a la fin de lne neute

etlH PR G X@uhgde §haque ligament ont été ajustés afin de minimiser la différence de la zone

neutre et du ROM entre les résultats de simulation et les résultats expérimentaux. La mobilité du
modele intact a ensuite était validée indirectementragpport a des valeurs expérimentales
(Jaramillo et al., 2006

$X YX GH OYDEVHQFH GH SURSULpWpPV G\QDPLTXHV HW GHV C

chapitre précédent, les propriétés dynamiques ont été directement extraites de travaux de
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caractérisation en coratin dynamique réalisés sur des ligaments cervi@slatucci et al., 201Q
/H FKRL[ GH FHVY SURSULpWpV HW GH OD PpWKRGRORJLH HVW

5.1.2 Résultats

/IHV UpVXOWDWY GH FDOLEUDWLRQ GX PRGXfgut ABLYfsSORtXQJ HW

présentés a laigure5-1.

- — —EXP
FEM

012345678 910111213141516
Déplacement (mm)

Figure5-1 : Simulation d'un essai de traction #iale du ALL en condition quastatique a la

rupture et courbes foradéplacement asciées

Les ROM obtenus sont présentésTableaus-1 et a laFigure5-2.

—e—Heuer et al, 2007
Jaramillo et al, 2016
SM2S KV

——-SM2S

-6
Moment (Nm)

Figure 5-2 : Comparaison des courbes expérimentdlésuer, Schmidt, Klezl, et al., 2007

Jaramillo et al., 200Gt numériques de flexibilité en flexiextension{10 Nm a 10 Nm) pour un

segment L4L5 intact du modele initial (calibration de la loi Kelvifoigt sur ligament isolé)
(SM2S_KV)et apres calibration du modéle par reproduction des essais de flexibilité a chaque étape

de réduction(SM2S).



99

Tableau5-1 : Comparaison des ROM du segmentl3intacten extension, flexion, inflexion

latérale et rotation axiale (unités &n

Segment L4.5 intact
SM2S |(Heuer, Schmidt, Klezl, et al., 20
Moment (Nm) ROM ROM Min Max | % erreur ROM
Extension
1 -1.05 -0.66 -0.4 -1.8 -59
2.5 -2.3 -1.89 -1.1 -3 -22
5 -3.96 -3.14 -2.6 -4.1 -26
7.5 -4.21 -4.1 -3.3 -5 -3
10 -4.48 -4.92 -3.8 -5.8 9
Flexion
1 1.42 0.75 0.4 1.6 -89
2.5 3.21 3.13 1.8 4.5 -3
5 5.08 5.02 3.2 6.9 -1
7.5 6.26 6.19 4.2 8.2 -1
10 7.09 7.14 4.8 9.6 1
Inflexion latérale
1 0.81 1.28 0.75 1.78 37
2.5 1.99 2.81 2.07 3.85 29
5 3.88 419 3.39 5.55 7
7.5 5.58 5.15 4.01 6.54 -8
10 7.04 6.12 458 7.21 -15
Rotation axiale

1 0.96 0.36 0.14 0.7 -167
2.5 1.38 0.98 0.34 1.73 -41
5 1.79 1.88 0.72 2.81 5
7.5 1.97 2.7 1.19 3.66 27
10 3.05 3.45 1.62 4.32 12
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Les propriétés obtenues sont récapitulées danashieausb-2.

Tableaub-2 : Propriété des ligaments lombairedu modéle SM2S calibré

ALL PLL LF JC ISL SSL
E (MPa) 40 50 5 5 5 20
B (MPa) 4 5 0.5 0.5 0.5 2
XR 0.01 0.3 0.5 0.5 0.5 0.5
XAIL 0.38 0.7 0.8 1.1 1.2 1.2

5.1.3 Interprétation des résultats

La loi Kelvin-ORLIJW LQLWLDOHPHQW XWLOLVpH GDQV OBNRRGQqOH
neutre(toeregion) GHY OLJDPHQWYV ZoQe OefitieleVidd@IE IHe @produit pas les
mouvements physiologiques du rachis lombaire et présente un comportement trog-igmicke (

5-2). Une loi élastique non linéaire a été choisie pour intégreona neutreHW OYJDQLVRWURS
ligamenWV HQ GpWHUPLQDQW OfRULHQWDWLRQ GHV ILEUHV (Q
situent dans les étendues expérimentales et proches des valeurs moyennes pour des moments
supérieurs a 5 Nm, notamment en flexion ou une trés bonne correspondabsemgieoentre les
FRXUEHVY H[SpULPHQWDOHY HW OD FRXUEH QXPpULTXH GYH

La valeur dedéformation a la fin de la zone neupreur ALL est inférieure aux valeurs identifées

pour les autres ligaments. Cela difféere des résultats expérimentaunysobtetraction uraxiale

(Mattucci et al., 201Pou par« small punch test (ou essaile micreemboutissaggHortin et al.,

2015 &HOD SHXW VY HESeOde TX piihsiHD dan@LD. (Robertson, Von Forklet

al., 2013 TXL j GpIDXW GIrWUH UHSUpVHQWpPH LQGPSHQGHPPHQ)
prise en compte en réduisant la zone neutre de-¢elui $ OfLQYHUVH @pinduOet IDPHQV

supraépineux sont détendus dans la position neutreathis. Les larges toe regions de ces

ligaments prennent également en compte leur état initial et ne permet un réle biomécanique de

ceuxci que pour des mouvements extréni@sbertson, Von Forell, et al., 2013Malgré les

différences observées entre les propriétés identifées numériquement et les propriétés meécaniques
mesurées expérimentalemé@mnexeB) FHOD SHUPHW QHDQPRLQV GIfREWHQLL
(<30% pour un moment supérieur & 5 Nm quelque soit la diréctieia mobilité du rachifour

des moments infeEHX UV j 1P GHV pFDUWYV SOXV LPSRUWDQWYV VEF
Cependant, ces différences, observées pairéefaibles ROM, peuvenétre en partie dis&x des
GLIIpUHQFHV GH JpRPpWULH HW QH VRQW SDV GDQV OD JDPP
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reste de ce projetHV YDOHXUV DLQVL REWHQXHYVY RQW pWp XWLOLVp ¢
physiologiques pour chaque pargtre.
5.2 Influence des propriétés en condition traumatique
S5HSURGXFWLRQ G XdzalerméenwW HQ IOH[LRQ

5.2.1 Mise en contexte

3RXU pWXGLHU OfHIIHW GHVY OLJDPHQWY ORPEDLUHYV QR\
pathomécanismes du rachis lombaire, un esgaérimental de flexiogisaillement(Osvalder et

al., 1993 a été reproduit sur un segmentlL2 du modele SM2S.

Cette premiere partie a permis de vérifier le modele. Une analyse plus détaillée des
pathomécanismes a été faite pour un segment denik@aux et les résultats sont présentés dans
OfDUWLFOH

Le schéma suivarfEigure5-3) préseng le dispositif expérimental et la modélisation réadigéur

reproduire ce dispositif.

Figure 5-3 : Schéma du dispositif expérimental utilisé par Osvalder et al pour étudier les

mécanismes de blessures du rachis lombaire soumis a des conditions de chargement représentatives
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d'un impact frontal (A) et représentation des conditionsliaites imposées sur un segment L2

L3 du modéle SM2S pour reproduire ces essais (B)

/ID YLWHVVH GYLPSDFW D pWp DMXVWpH DILQ GYDSSRUWHU XC(
OH GLVSRVLWLI H[SpULPHQWDO PDOJUp ridffacE \2A (@lxHleG X SHC
propriétés (trois parametres a trois modalités, 3*3) ont été créés et implémentés dans le modele. Le

SODQ GTHHHWWOHYFHDOHXUV GHV SDUDPgWUHYV SRXU FKDTXH |

#1. Les résultats obtenus pouskgment LA 3 sont présentés dans la section suivante.

5.2.2 Résultats

Les résultats pour les essais dynamiques de fleigaillement sur un segment 43 sont

présentés dans [Eableau5-3. Les 27 modeéletestés représentent les 27 jeux de propriétés des
ligaments et ainsdifférentes flexibilités du segmentLes moments et efforts en cisaillement
maximauxétaient dans les corridors expérimentaux poumd@éles sur IH V PRGqOHV /THUL
maximale surlePRPHQW GH IOH[LRQ HW OfHIIRUW HQ FLVDLOOHPHAQ

Tableau5-3 : Résultatsnumériques et expérimentaaes essa de flexioncisaillementsur un

segment LA.3

SM2S Expérimental (Osvalder et al, 1993)

Nombre de simulations / specimens 27 10
Moyenne 158 185

Moment Maximal (N.m)
Etendue | [129 +201] [150-215]
Moyenne 512 600

Force en cisaillement (N)
Etendue [426-646] [525-715]

5.2.3 Discussion

8Q GLVSRVLWLI GILPSDFW SRVWpULHXU D pWp UHSURGXLW HW
Les modeles les pduflexibles préseaient des efforts en cisaillement @t moment de flexion
PD[LPXPV HQ GHVVRXV GH OfpWHQGXH H[SPpULPHQWDOH &HS
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DYRQV FKRLVL GH FRQVHUYHU OHV MHX[ GHVm&ttkeRIGeULp W pV
PHLOOHXUH DQDO\VH GH OYfHIIHW GH FKDTXH SDUDPqWUH

/IH FKDSLWUH VXLYDQW SUpVHQWH OH SUHPLHU DUWLFOH FRC
de la variabilité des propriétés mécaniques des ligaments sur la tolérance et les pathoregcani

GX UDFKLVY ORPEDLUH VRXPLV j GHV FRQGLWLRQV GH FKDUJH
ligaments du PLC en traumatologie sont largement questionnés dans la littérature. Cepndant, les
PWXGHYVY ELRPpFDQLTXHYV GX UD F Kla Variabiéxe/letr§ Profri€tgs oML Q10 X
OLPLWPHY j GHV FRQGLWLRQV SK\WLRORJLTXHV 3RXU pYDO)>
GYH[SPULHQFHYV D pWp UpDOLVp DILQ GH JpQpUHU ORLV GH
le MEF. Le MEF a étéesté en conditions traumatiques, couplant flexion et cisaillement pour trois
YLWHVVHYV GfLPSDFW GDQV OH EXW GH GpWHUPLQHU OHV VH>

compte des propriétés des ligaments.



104

CHAPITRE6  $57,&/( ())(&7 2) ,03$&7 92Kk, 7< $1°

/,*$0(17 0(&+$1,&$8523(57,(6 21 /80%63, 1
,1-85,(6 ,1 3267(5%17(5,25 ,03$&7 /28L'*
&21',7,216 $ ),1,7(0(17 678'<

Manon Sterba, MAS&38 CarkEric Aubin, PhD, PEng*® Eric Wagnac, Ph°% Leo Fradet, PhiF,

PierreJean Arioux, Ph3?3

Manuscript pregublished in Mdical and Biological Engineering and Computifrgars 2019)
Received6 June2018 / Revised:7 Decembe018 / Accepted20 February019

1.

Polytechnique Montréal

Department of Mechanical Engineering
P.O. Box 6079Downtown Station
Montreal (Quebec), H3C 3A7, CANADA

. Laboratoire de Biomécanique Appliquée,

Aix-Marseille Université, IFSTTAR, LBA UMR T24, Boulevard Pierre Dramard,
Marseille Cedex, France

Research Center, Sainlastine University Hospital Center
3175,Cote SainteCatherine Road
Montreal (Quebec), H3T 1C5, CANADA

Ecole de technologie supérieure,
Mechanical Engineering Department,
Montreal (Quebec), H3C 1K3, CANAD

Research Center, Hopital du Sad€ X U
Montreal (Quebec), H4J 1C5, CANAD

iLab-Spine (Intenational Laboratory Spine Imaging and Biomechaniddpntreal
(Quebec), Canada and Marseille, France

Name and address for correspondence and reprints

CarlEric Aubin, Ph.D., P.Eng.

Full Professor

NSERC/Medtronic Industrial Research Chair in Spine Bidmaacs & Canada
Research Chair in Orthopedic Engineering

Polytechnique Montreal, Department of Mechanical Engineering

P.O. Box 6079, Downtown Station, Montreal (Quebec), H3C 3A7 CANADA
E-mail: carteric.aubin@polymtl.ca

Phone: 1 (514) 348711 ext 2836; FX: 1 (514) 3405867



105

6.1.1 Abstract

Traumatic events may lead to lumbar spine injuries ranging from low severity bony fracture to
complex fracture dislocation. Injury pathomechanisms as well as the influence of loading rate and
ligament mechanical properties rgenot yet fully elucidated. The objective was to quantify the
influence of impact velocity and ligament properties variability on the lumbar spine response in
traumatic flexion shear conditions. A LB finite element spinal segment was submitted to a
poderior-anterior impact at three velocities (2.7, 5 or 10 m/s) and for 27 sets of ligament properties.
Spinal injury pathomechanism varied according to the impact velocities: initial osseous
compression in the anterior column for low and medium velocitersug distraction in the
posterior column for high velocity. Impact at 2.7 and 5 m/s lead to higher extent of bony injury, i.e
volume of ruptured bone, compared to the impact at 1QLa¥9, 1094 and 718 mm? respectively),
lower L2 anterior displacemen2.09, 5.36 and 7.72 mm respectively) and lower facet fracture
occurrence. Ligament properties had no effect on bony injury initiation but influenced the presence
of facet fracture. These results improve the understanding of lumbar injury pathomechadisms an
provide additional knowledge of lumbar injury load thresholds that could be used for injury

prevention.

Keywords : lumbar spine , finite element model, trauma, injury, pathomechanism, ligament
$XWKRUVYT ELRIJUDSKLHYV
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6.1.2 Introduction

Thoracic and lumbar injuries account for 79% of total spinal injuries and usually result from high
energy trauma, particularly higgnergy fall (39%), traffic (26.5%) or sports accidents (5.PFh)

The thoracolumba(TL) region (T10L2) is the most affected with T12, L1 and L2 being the most
frequently injured vertebrae (14.1%, 28.5% and 12.1% respectiji¢lyApproximately 50% of
injuries ranging from low severity bony fractures to complex fracture dislocationleadyto
disability [2].

Injury classifications aim to help clinical management, and can be based on injury anatomical
location [3], suspected injury mechanism (AO classificatipt]) or injury morphology

37 KR U D F Rmuy CEssification and Severitg FRUH ™ 73])&T®he AO classification
[4] proposed three types of injuries based on the injury mechanism: compression (type A), anterior
and posterior element injuries with distraction (Type B) and anterior and posterior element with
rotation (Type §. Type B injuries, known as flexion subluxation injuries, always involve the
posterior ligamentous complex, and may involve the anterior column (vertebral body) leading to
minor or extensive instabilit}p]. Joaquim et al. (2018) classified type B ingsriwith vertebral
translation and facet dislocation as unstable injuries and recommended surgical treatment for these
caseg[7]. In a clinical context, appropriate treatment strategies are determined from imaging
modalities that enable the description aftprn and injury location as well as injury features (e.g.
vertebral height loss and vertebral translatif@}) A better understanding of the link between
injury mechanismes, injury morphology and features may be valuable to help injury prevention and

clinical management.

Experimental and numerical studies have been used to identify spinal tolerance, i.e. the levels of
force or acceleration that the spine can sustain without major darf@igeand the spine
pathomechanisms in traumatic conditions. Moghef published work focussed on axial loading
because of its importance in the thoracolumbar spine. Axial loading, combined with a preceding
flexion, was shown to lead to flexion subluxation disrupfid]. Recent experimental studies [11]
showed that adll from height can also result in flexion subluxation injuries. The proposed
mechanism was that the initial compressive fracture of the vertebral body subsequently lead to a
hyperflexion of the posterior spine. Flexion subluxation may also result frormplernoading of

the spine due to gross motion or acceleration of the upper body during tipladtradet et al
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(2014)[13] used a comprehensive finite element model (FEM) of the spine to reproduce different
types and sulypes of the AO classification bgombining forces and moments with different
velocities. A combination of sagittal rotation with distractive or compressive force was able to
generate flexion subluxation injuries. Osvalder et al (1§B8)experimentally reproduced type B
injuries usinga cadaveric human functional spinal unit (FSU) by transferring load pulses using a
padded pendulum representative of a frontal car crash. They demonstrated that the bending moment
at failure increased with the impact velocity but the description of themetchanism and final

injury pattern was limited to a gross examination of the segment. These studies showed that several
loading conditions may lead to flexion subluxation injuries. However, the pathomechanisms of
these injuries as well as the link betwabeir mechanisms (initiation and propagation) and final
injury features (extent of bony and soft tissue injuries and vertebral translation) are not yet fully
understood. A better characterisation of lumbar injury pathomechanisms and final injury pattern
may help to determine safety load limits for complex loading conditions and resulting injury pattern
and extent. It could also help designing better safety devices.

The posterior ligamentous complex, composed of the ligamentum flavum (LF), the capsular
ligament (CL), the supraspinous (SSL) and interspinous ligament (ISL), has a dominant role in
resisting spine flexiorj15], along with the disc properties and the bone quality in traumatic
conditions They may influence the lumbar injury risk when the spirgs vgubmitted to a
combination of flexion and shear as it happened during frontal impact in car crashes. Large
YDULDELOLW\ RI OLJDPHQWVY PHFKDQLFDO SURSHUWLHV LV C
age, intersubject variability and differg experimental seip [16-18]. This variability was shown

to affect the biomechanics of the lumbar spine under physiological daily life lod@R§] but

little work has been done regarding the effect of this variability in traumatic conditions. MQreove
the loading rate should affect spinal injury during a traumatic ef&int22] Finite element
modeling enables the comparison of the kinetic response for controlled loading rates as well as the
study of stress distribution and failure propagation Hrat difficult to obtain in experimental
studies and may be used to improve the understanding of spinal injury pathomechanisms. A better
understanding of injury initiation site, kinetic thresholds and injury propagation is, for instance,

necessary to impravsafety device design that are used at various velocities.
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The objective was to quantify the influence of impact velocity and posterior ligament properties
variability on the mechanical response of the lumbar segment in traumatic fdaancondition.

6.1.3 Methods

6.1.3.1 Finite element model development

A previously validated FEM of the spine, the Spine Model for Safety and Surgery (SM2S) [13, 23,
24] was selected for this study. The geometry was obtained from a CT scan reconstruction of a
50th percentile healthmale volunteer with no recent spinal pathology. The FEM was composed

of cortical and cancellous bone modeled by shell and solid elements respectively. The bone
behavior was governed by a strain rdependent elastplastic law (Jonhseook) with a failire

model based on the maximal strain. Each element that reaches the failure criteria was deleted from
the model to represent the failure propagation [24]. Each vertebra was divided into seven
cancellous and nine cortical regions with specific materiapgmees and cortical thickness
respectively [24]. The disc was represented by eiglie hexahedral elements separated in two
parts representing the annulus fibrosus (AF) and the nucleus pulposus (NP). Each part was
governed by a hyperelastic law based aoffirst order MooneyRivlin formulation [25]. The
collagen fibers were modeled as Horear springs for each of the six layers of AF [26]. The
zygapophyseal facet joints were modeled with frictionless contact interfaces. The mesh of the
isolated L1L3 FEM contained 52,332 nodes and 238,383 elements, with lengths varying from 0.5
to 2.5 mm. Details of models properties including material properties and mesh size selection were
investigated previously [23, 24, 27] and the model was already used to inwespgsatl trauma
biomechanics [13, 24]. The material properties are summarizdabte 6-1. The six major
ligaments, Anterior and Posterior Longitudinal Ligament (ALL and PLL), LF, CL, ISL and SSL
were represented using geometritadgcrosssectional area and length) taken from a cadaveric
study [28]. An anisotropic nonlinear elastic law including the toe region and a failure criteria based
on maximal principal strain modelled their behavior in the principal fiber direction. Ferdmuh
ligaments, the failure is modeled using an element deletion method once the ultimate deformation
level is reached within a given element. The corresponding mechanical parameters implemented
LQ WKH )(0 ZHUH WKH VWU D L Q 1#), e Wdht) ric0uBIsRE), \Whid the Vetikiid U H J L |
V W U Rl Qrable6-2). Intertransverse ligaments were not modelled assuming they have a very

low biomechanical importance in the lumbar region, particularly in flexion [29].



110

To assesthe effects of ligament properties variability, several st s UDLQ FXUYHY GHILQ
(D QAr) were generated. To do so, a thleeel full factorial design of experiment (DOE) was

used to generate 27 stredgin curves that were successyihplemented in the FEM. Please

note that "level" refers here to the statistical analysis. For each factor (one of the three law
parameters), the high level corresponds to the maximal value that can be assigned to the factor
whereas the low level corregmis to the minimal one. Because of their functional and anatomical
differences, distinct properties were determined for each ligarabtg6-2) as explained here

after. TKH KLJK OHYHOV IRU ( BAQwere/Méinedabcardh@te methaikical tests
approximated from cadaveric tensile test on lumbar ligaments, or subaxial cervical ligaments when
lumbar dynamic data were unavailaflé, 28, 30, 31]as subaxiatervical and lumbar ligaments

have similar anatomy and functigd@2] 7KH Y D OxX&hdlIBWlevel for Bvas obtained

differently because experimental tensile tests do not appropriately represent the to¢3@jgion
because of dissection and precon@ifQ LQJ 1R W R kk-0)kvas &€umed far the low level,
ZKLOVW WKH KRIDEGOBRAMRYHO RI ( ZDV REeEavMH@QdlGndak FDOLE
FSU under flexiorextension flexibility test combined with stepwise reduction as proposed by
Schmidt et al. (200734] 7KH UHVXOWLQJ UDQ JKkarRllloR BAELAtQIn kiU KL JIK
experimentally documented ranf#s]. The middle levels were determined as the mean of the

lower and higher levelssr and E have a combined effect on thebglostiffness of the segment:

WKH VWLIIHVW VHIPE QW IKIKG( Z KOKWHDY WKH PRYRaNdOW [LEOH F
E.

6.1.3.2 Study of the failure pattern at L2 and of the global kinetic response

The 27 sets of ligament stresisain curves wereriplemented in the 113 FEM which was

submitted to traumatic flexieghear that can happen during frontal car collisions. The traumatic
flexion-shearwas approximated with a posteranterior impact to the virtual center of mass of

the upper body, reproding existing experimental sap [14]. This lead to a combination of

flexion moment, and shear and distraction force. Fagig was pointing downwards, representing

the axial direction, and the D [LV ZDV RULHQWHG KRUL]J]RQWDa&n@we DOLJQF
posterior axis, and directed posteriorly. A horizontal initial velocity was applied to a point located

at 300 mm above the 23 FSU middisc plang14]. A mass of 12 kg, as used in experimental
study[14], was applied to the center of mass rigidiked to the upper part of the L1 vertebra. L3
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was fixed in all directions. The distance between the gravity line passing through the virtual center
of mass of the upper body and the center of L3 was 213@nGravity was applied to the model

with a kinetic relaxation method until a steady state was reached before the application of the
posterioranterior impact. The relaxation method consisted of numerically resetting the kinetic
energy to zero each time it reached a maximum, to reach a-sta&elyhis was done to apply the
gravity over a short period of time without generating numerical instabilities. Three impact
velocities were tested: 2.7 m/s (low dynamics), 5 m/s and 10 m/s (high dynaRiigske6-1).

This correspondt an angular velocity of the FSU of 0.2, 0.35 and 1.1 °/ms. These values were
chosen to be high enough to lead to spinal injiyy. The final design of experiments, including

the impact velocities and the sets of ligament properties resulted in 8katsomsil(27 set of

ligament stresstrain curves tested at each of the three impact velocities).

The 81 simulations were run using the explicit commercial finite element solver Radioss v 14.0
(Altair Engineering Inc, Troy, MI). The resulting pathomechanisas described by using the
global kinetic response of the segment as a function of simulation time (maximal bending moment,
maximal forces (shear, tensile and compressive) and axial stress distribution at the time of failure
initiation (time at which a fst solid element exceeded its failure criteria)). The final pattern of
injury was quantitatively defined by the location and the volume of ruptured bone that represents
the extent of bony injury (volume of solid elements that exceeded the failure rritedahe
horizontal displacement of L2. The simulations were stopped after the complete disruption of the
spine was achieved. Lastly, the pattern of injury was graphically identified according to the AO
classification. In the context of the design of expents, we used an ANOVA (Statistica, v10
software, Statsoft, Tulsa, OK) to analyze the individual and combined effects of the impact

velocities and of the material properties. (p<0.01).

6.1.4 Results

6.1.4.1 Analysis of impact velocity

Impacts at 10 m/s resulted ilgher maximal bending moment, shear and distractive forces and
lower flexion angle at failure initiation compared to 2.7 and 5 m/s (p<0.01). Simulated peak
compressive forces generated in high dynamic impacts were lower than for medium and low
impacts (499, 1797 N and 1403 N respectivelyjable6-3).
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For impact velocities of 2.7 m/s and 5 m/s, maximal axial stress in solid element of the cancellous
bone was in compression and located anteriorly in the vertebral body (9.7 MPantl 8.9 MPa

+ 1.2 respectively). Theailure was slightly delayed after tlpeak of compression force for the
lowest impact velocity (2.7 m/s) andthepeak of compression force for impact velocity of 5.m/s

For impact velocity of 10 m/s, the maximaliaxstress in the cancellous bone was in tension,
located posteriorly in the vertebral body (9 MPa £ 1.8), and lead to the initiation of the failure. For
impact velocity of 10 m/s, the initiation of failure happened at the peak of tensile fiGiger.e(

6-2).

TheFigure6-3 described the loadharing between the posterior ligaments, the articular facets and
the disc at the time of failure initiation for the three impact velocities. Mean axial force exerted by
the posterior ligamentous complex and facet contact forces were higher for high impact velocity
(1240 N and 170 N respectively) than for low one (712 N and 26 N respectively). The maximal
intradiscal pressure were positive for low and medium impact veloedicating a compression

of the intervertebral disc and negative for high impact velocity, indicating a distraction of the

intervertebral discKigure6-3).

The different impact velocities resulted in different types and saebtyd injuries. Low and
medium impact velocities produced inferior or superior wedge fracture with major (defined as
B.1.2.1 in the AO classificatiof#]) or minor posterior ligamentous complex injury (comparable

to A.1.2 in the AO classificatiofd]). High impact velocity induced flexion subluxation with
(B.1.1.3) or without anterior dislocation (B.1.1.1) (represented by anterior displacement of L2 and
facet failure) Figure6-4). Complete rupture of the PLC, i.e complete rupturthefLF, CL, ISL

and SSL, was observed in 3, 8 and 12 simulations for low, medium and high impact velocity. The
complete failure happened at the-L2 level for low and medium velocity and at4.3 level for

high velocity. At high impact velocity, ISL an@L of the L2L3 level was ruptured for all
simulations whereas only the ISL was injured in 17 simulations for both low and medium impact

velocity.

The anterior displacement of L2 inducednapact of 10 m/svas 3.7 times as much as the one for
impact at 27 m/s and 1.4 times as much as the onetlierimpact at 5 m/$%<0.01). Impact at 10

m/s produced about 37% less volume of ruptured bone than impact at 2.7 m/s (p<0.01) but resulted



113

in higher occurrence of facet fracture with a mean volume of 48mrarticular facet regio@Table
6-4).

6.1.4.2 Effect of the mechanical properties of posterior ligamentous complex

For a given impact velocity, the same pathomechanisms and location of injury initiation (anterior

or posterior part) were obsexd for all of the 27 combinations of ligament properties. The strain at

WKH HQG RI WHKH DUVRH <RHXIQRTYY PRGXOXV ( KDG D VLIJQLILFDQ
moment, the maximal axial force (tensile and compressive) and the maximal shear force (p<0.01).
The maximal moment and the maximal shear force were hightrdstiffest models than for the

more flexible ones for the three velocities. Compared to the most flexible ones, the stiffest models
resulted in higher compressive force at low and medium velocities, and in lower maximal tensile
force at high impact vetities. The results are shownkigure6-5 1= and E had a significant

influence on the facet contact force at failure and on the volume of ruptured bone localized in
articular facet region (p<0.01), which was almost null for the most flexible models and increased

with the global stiffness (i.,eKLJKH U ( D @5 FaQr Bhé kighest impact velocity, the volume

RI UXSWXUH ERQH DW WKH DUWLFXODU IDFHWWR LQRUHDVHG
increased with the global stiffness of the segment and lead to anterior dislocatior3(BHRidgure

6-4).

6.1.5 Discussion

The effects of impact velocity and ligament properties on the pathomechanisms of the
osteoligamentous lumbar spine were tested. A previous study was performed cuestélca

model to verify the modedgainst experimental data. The mean maximal moment and shear force
for the 27 sets of ligament properties were 158 Nm and 512 N respectively compared to 185 Nm
and 600 N for experimental results [14]. The thwvedebra model predicted maximal bending
moment of 18348 Nm which agrees well with experimental measurements for fleshear

loading on threevertebra thoracolumbar segments (158 Nm[37]).

Different impact velocities resulted in different mechanisms and location of injury initiation. For
low and medium impact velocities, the lumbar spine failed in compression in the anterior part of
the vertebral body. The initial osseous injury of the anterior column lead to a hyperflexion and

failure of the posterior part of the vertebral body and might exterthe posterior ligamentous
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complex. Ivancic et dfL1] found similar mechanisms when they experimentally reproduced a fall
from height. Maximal compressive forces in these conditions were0. 846 kKN and were
comparable to experimental observations81027 kN [37]. These values are lower than
compressive failure force in compressamy mechanisms (4.84.9 kN)[38]. This confirms that
the spinal injury tolerance changes with the loading environ{@2&hi&and highlights the need for
spinal toleranceharacterisation for specific loading conditions. In case of a high impact velocity
(10 m/s), distraction of the posterior element caused an initial ligamentous and osseous injury that
propagated to the anterior column. The different impact velocities tedsuh different
combinations of pure loads in terms of magnitude and direction and thus influenced the load
sharing in the lumbar spine. Low and medium impact produced higher compressive force and lower
moment. In these conditions, the disc and the vetdindy supported higher loads than the
posterior elements. The resultant injuries were associated with a higher volume of ruptured bone
in the vertebral body and resulted in a higher anterior height reduction compared to injury resulting
from high impact At 10 m/s, higher moment and shear force were observed and explained the
increase in ligament and facet contact forces. These injuries were characterized by a major or
complete rupture of the PLC, a higher anterior displacement and a higher occurréacet of
failure. The horizontal displacement of one vertebra of the segment increased the risk of
impairment of the spinal cord because of the reduction of the sagittal diameter of the foramen
vertebra[39]. These injuries may represent a higher risk afokegical deficit. The injury severity
(type of injury, facet failure occurrence, vertebral translation) increased with the impact velocity,
i.e with the accident severity, which agreed with other findings [40]. Obviously, the tested
scenarios of this stly do not represent all possible accident mechanisms, which may have a
combination of loads and directions of impact [41], however the developed model could be used
to further test more complex conditions, or the results could be used to infer inteersédattons.
Ligament properties had no effect on the injury initiation (mechanisms and location). The kinetic
responses were mainly influenced by the impact loading conditions, but two of theptepeties

( D QrR) atso influenced the resultant forces and moments by modifying the internal loads.
Therefore, higher resultant bending moments and shear forces were measured for the stiffest
models than for the more flexible ones for the three itnpelocities. For the low and medium
impact velocities, an increase in stiffness was associated with an increase of compressive force,

intradiscal pressure and facet contact force because of the higher resistance of the PLC that may
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impact the segment mon. As expected, for high impact velocity, the tensile force measured at
the L3 vertebral body was lower for the stiffest models than for the more flexible because of the
higher resistance of the PLC in the first case. The global stiffness influencethtladiry pattern,
particularly the presence of facet failure. At high impact velocity, stiffer models (high E and/or low
-rr) Were associated with higher occurrence of facet failure and lead to frdloi@ation, i.e. the
articular processes had spdst each other. This may result in higher degree of instability compared
to flexion subluxation without permanent facet damage. We may hypothesize that stiffer ligaments
resulted in more constrained motion at the articular facet, thus leading to Higisses in this

area.

This numerical simulation study presents some limitations. We chose a large range of variability
by using available data for lumbar ligaments under gstasic loading conditions and cervical
ligaments under high dynamic loading.igenables us, in a comparative manner, to assess the
potential effect of spine flexibility. Better range may be chosen when experimental data will be
available. In this study, the effects of the impact velocity and ligament properties were tested as
indeendent factors, in part because of the lack of available data. Moreover, the viscoelastic
formulation did not represent the initial toegion of the ligaments, which is important to model
spinal motions. Then, the ligament behavior was simplified as Im@hgtrain rate dependant. In
future studies, a viscoelastic representation, which includes thegdm, would be useful to
further test traumatic condition®nly variations of ligament properties were studied considering
properties of bone and intemtebral discs as fixed. The bone properties used were previously
verified and used to assess spinal injury mechanj&Bjs The disc behavior was modeled by a
hyperelastic material law. Despite more complex parw/or viscoelastic models being valuable

to describe the lonterm behavior of the disc, in impact loading, the increasing stiffness as
represented by a hyperelastic law enables to have a first order representation of the disc behavior
and the segment risk of failure [42]. The disc material pt@sewere fixed at previously identified
dynamic properties [26]. Indeed, it is expected that the disc properties agepatadent.
However, even if a great difference in the disc behavior were found betweersigiasand
dynamic conditions [26], thdynamic properties used in this study are thought to be valid for a
range of traumatic loading conditions for the context of the current study. The calibration and
verification process of the disc was limited to axial compression [26]. However, theggtipsop

were used in an entire lumbar spine model verified against experimental data obtained for dynamic
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flexion and extension [43]. In this study, we focussed on the dgsenentous mechanisms of
failure, and did not include a model of the disc failuvkich prevent to comprehensively analyze

the disc injuries. However, we may assume that the forces and injuries that happened at the
endplates of the vertebral bodies will propagate in the disc. A more complete study of the ossseo
discoligamentous failue was beyond the scope of the current study, but could be the subject of a
future study, which would require the development of a disc model of failure. The simulation
results for the highest velocity were interpreted as B 1.1 injuries of the AO clagsifiaa the
ossedigamentous flexiorsubluxation subcomponents were coherent with simulations. In this
comparative study, an available detailed experimental model was reproduced in order to define
repeatable accidetike conditions that induced flexiorshear and compression in the lumbar
spine. Other mechanisms (such as extension, rotation and lateral bending) were not included in this
study because of the lower influence of the ligaments in these failure mechanisms. The selected
loading conditions wenatendedo represent a possible frontal impact [14] but the resultant spine
loading may represent other accident types such as fall from height which can also lead to
concomitant failure of posterior elements and vertebral bodies [11]. The differeritigslolcosen

in this study allow to represent different accident and injury severities. The lowest impact velocity
selected corresponds to a sufficient velocity at which the upper body region would be displaced
due to a collision [14], and does not repregbe velocity of a vehicle at the time of impact. The
highest velocity tested corresponds to an impact at 36 km/h, which is obviously not the highest
speed for an accident. A higher impact velocity could be tested in a future study to verify if the
mechaism of failure would differ for higher impact velocity. The stress distribution and failure
pattern was studied at L2, which was away from the boundary conditions imposed on the model
(i.e. L3 was considered as a rigid body fixed in all directions aninip&ct was applied to a node
rigidly linked to L1 to model the displacement of the upper body weight). The global posture of
the subjecflocation of the center of mass of the upper body and lumbar lordosis) were also fixed.
The location of the center ohass was chosen according to literature data [14, 36]. Under
compression, the impact velocity was shown to be the first factor influencing the lumbar injuries
followed by the posture [22], suggesting that the comparative results of this study arewalid fo
several postures. A weight of 12 kg was used to reproduce the experimental setup [14]. This weight
was lower than expected for an average adult but it was chosen to avoid instability during

preloading considering the absence in the model of musclesbibzs the spine. A higher weight
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was tested (40 kg) and similar failure mechanisms and patterns were found for each impact
velocity. A lower weight was deemed appropriate for a comparative study. These boundary
conditions were not meant to be fully protsigical, but to standardize the way to comparatively
describe the failure characteristics at L2, for different impact severities and different ligament
properties. Articular cartilage was not modelled and this may influence the facet joint
biomechanics. Bwever, we think that the relative results that we found between different impact
velocities and different ligament properties will still be valid in the presence of cartilage. No
muscles were implemented in the FEM but the role of muscles in traumatis &v/éimited due

to their delayed activatiof@4].

To date, axial compressive force is the primary lumbar spine injury metrics used as injury criteria.
However, this metric does not account for the variation in loading environment and in lumbar spine
geometry/material propertiegl2]. Our results show that a compression failure of the anterior
column may happen below the compressive failure force when it is cause by a combination of
flexion and shear and can lead to failure of the posterior ligamentooglex. This suggests a
need for more study on the lumbar injury tolerance under complex loading to developed robust
injury criteria. Next steps will be to compare lumbar injury threshold and pathomechanisms under
different complex loadings for differenbbe and intervertebral disc material properties and spinal
geometry.

6.1.6 Conclusion

The FEM used in this study enabled a detailed characterisation of the lumbar injury under traumatic
conditions. The impact velocity modified the injury pathomechanism anldrijnay pattern. This

was shown in case of a posteranterior impact causing a combination of flexion, shear and
distraction in the lumbar spine. For low and medium impact velocities, initial osseous injury
happened under compression forces in the ianteolumn whereas high dynamic impact caused
pure distraction injury with very low compressive stresses in the segment. Less volume of ruptured
bone was found for a high impact velocity. However, we found more anterior displacement and
higher occurrencefdacet fracture, suggesting a higher risk of neurological deficit andtknng
instability. Stiffest segments were associated with a higher risk of permanent facet damage. A
detailed characterisation of the lumbar pathomechanisms is crucial for thieskbstaht of more
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robust lumbar injury criteria for injury prevention. These results and further use of the FEM may

also provide valuable information to deduce impact severity from injury pattern.
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6.1.7 Tables

Table6-1 : Mechanical properties of bony tissues and of theidititze model (adapted from [24])

. . Cancellous bone (per zone) and bony Cortical bone
Materlal properties of bon endplate center (BCf. figure (b) below) and bony .
tissues endplate margir

A B C D E F G
Density (x10° g/mnt) 1.8/ 1.8/ 20/ 20, 25 25 18 0.2
Modulus of elasticity, E (MPg 93.7 4,014
SRLVVRQYV UDWL 0.25 0.3
Yield stress, a (MPa) 1.95 105
Hardening modulus, b (MPa) 8.5/ 7.0/ 8.5| 8.1| 12.5 12.5 7.0 492.9
Hardening exponent, n 1 1
Failure plastic strain, ep 0.082/ 0.06| 0.082/ 0.08| 0.104| 0.104 0.06 0.071
Maximum stress (MPa) 2.65| 2.3| 2.65| 2.6/ 3.25| 3.25/ 2.3 140
Strain rate coefficient, c 0.533 0.272
Reference strain rate, e0 0.008 0.008

Subdivision of the vertebra into nizenes of different cortical bone thicknessesafa)
seven zones of different material properties (b)

Material properties of the dig Nucleus pulposus Annulus matrix Fibers
Density (E®kg/mn?) 1 1.2| +
SRLVVRQTV UDWL 0.499 0.45| +

C10 31.8 11.8| +

C01 -8.0 -2.9| +
Load#lisp. Curve * + Nonlinear
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Table 6-2: Ligament properties used for the design of experiments for Anterior and Posterior
longitudinalligament (ALL and PLL), Ligamentum Flavum (LF), Capsular ligaments (CL),-Inter
spinous ligament (ISL) and Supspinous Ligament (SSL)

low level 0 0 0 0 0 0

TR middle level 9005 0.15 0.25 0.25 0.25 0.25

highlevel 0o1 03 05 05 05 05

— Stiffer

E More flexible |OW level 40 50 5 5 5 20

middle level 73 96 173 84 175 34

J (MPa)
: high level

R : 106 142 295 11.8 29.9 48

lowlevel 04 07 05 07 04 0.7

faL  Mmiddlelevel 098 10 07 09 05 1.0

highlevel 12 12 08 11 06 1.2
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Table 6-3 : Kinetic and kinematic responses during impact simulations. Mean and standard
deviation (n=27) of the model responses for each impact velocity (2.7, 5 and 10 m/s) (* = p<0.01)

V=27m/s V=5m/s V=10m/s

Time at failure initiation (ms after impac 17 +0* 9 £2* 3 £0*
Flexion angle (°) 7.6 £0.2* 7.1+1.7 @ 3.2 +0*
Maximal Moment (Nm) 139 £17* 177 £20* 235 +41*

Maximal Shear force (N 872 +192* Jlrig‘ll* 2092 +151*

Maximal tensile forcem L2 vertebral body 1506 +45* 3158 +98* 7234 +202*

(N)
Maximal compressive force on L2 verteb . 1797 .
body (N) 1403+346 +430* 495+438

Table 6-4 : Injury characteristics for the 27 simulations for leauf the three tested impact
velocities. Mean and standard deviation (n=27) for each impact velocity (2.7, 5 and 10 m/s) (* =
p<0.01)

V=2.7m/s V=5m/s V=10m/s

Volume of ruptured bongmm?d) ‘ 1140+£506F 1094+182 718+338"

Number of simulated casesth facet failure
(of the 27 simulations

Volume of ruptured bone at facet joint (n”)n‘ 4+17* 10+43* 491103

Horizontal Displacement of L2 with respe
to L3 (mm)

Types and number of simulated scenario: o 12 (17) A.1.2(17) B.1.1.1(22)

injury according to the AO classificatic
(Magerl et al., 1994 B.1.2.1(10) B.1.2.1(10) B.1.1.3 (5)

7 16

2.1+0.1* 5.4+0.1* 7.7+1.4
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6.1.8 Figures

Center of mass of
the upper body

Impact at initial velocity
2.7,5,10m.s?

300 mm|

Figure6-1 : Finite element simulation of a poster@amteriorimpact applied to the virtual center
of mass of the upper body
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Figure6-2 : Evolution of the axial force during the impact simulation for each impact velocity for
the stiffest ligament properties. For eacipact velocity, the stress distribution (axial stresses
were positive in tension and negative in compression) within L2 is shown at the time of bony
failure initiation (time is indicated on corresponding curve by a cross). Solid arrows point the
locationof the first deleted element (failure initiation)
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Figure6-3 : Mean axial force exerted by the ligaments on L3 posterior elements (A3 f2cet

contact force (B) and L-23 intradiscal pressure at faikimnitiation (C)

1) Wedge fracture (A.1.2)

A B c
| = | |K
Ll b= r) [
™ i 0

Mechanism A.1.2
(Magerl et al, 1994)

2) Flexion subluxation + wedge fracture (B.1.2.1)

A B C
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- B U
.~ “"H\ 'i?_l ‘ )
N e A

Mechanism B..]42.l
(Magerl et al, 1994)

3) Flexion subluxation (B.1.1.1)

Mechanism B.1.1.1
(Magerl et al, 1994)

4) Flexion subluxation with anterior dislocation (B.1.1.3)

Mechanism B.1.1.3
(Magerl et al, 1994)

Figure6-4 : Graphic representation of the four injury patteshserved for the simulated posterior

anterior impact conditions: 1) wedge fracture and 2) flexion subluxation and wedgesficio to

posterioranterior impact at 2.7 or 5 m/s; 3) flexisnbluxation and 4) flexiosubluxation with

anterior dislocation due to posteranterior impact at 10 m/s. (A) shows the ruptured cancellous
bone elements in red and ligaments in greygisie initial model; (B) shows a representation of

the resultant deformed model with the failed cancellous bone and ligaments; (C) corresponding

failure mechanism of the AO classification (Magerl et al, 1994).
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B
V=2.T m/s V=5m/s V=10 m/s
D
V=2.T m/s V=5m/fs V=10 m/s
[__IFlexible
[ stiff

Figure6-5: Bar plot comparing the mean (zSD) (for three values of failure strain) kinetic response

between the stiffest models (gray bars) and the most flexible ones (white bars) for each of the three

tested impact velocities: mean maximal moment §hear force (B), compressive force (C) and

tensile force (D) on vertebral body and volume of ruptured bone at facet joint (E).
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7.1.1 Abstract

PurposeTo study the risks of spondylolysis due to extrinsic loading conditions related to sports
activities and intrinsic spinpelvic postural parameters [pelvic incidence (Pl) aadral slope
(SS)I.

Methods A comprehensive ossabiscaligamentous L4S1 finite element model was built for
three cases with spondylolysis representing three different-pgina angular configurations (SS

= 32°, 47°, 59° and PI = 49°, 58°, 72°, respaty). After simulating the standing posture, 16
dynamic loading conditions were computationally tested for each configuration by combining four
sportrelated loads (compression, sagittal and lateral bending and axial torque). For each
simulation, the VoMises stress, L3551 facet contact force and resultant internal loads at the sacral

endplate were computed. Significant effects were determined with an ANOVA.

ResultsThe maximal stress and volume of cancellous bone in the pars with stress higher than 75%
of the ultimate stress were higher with 900 N simulated compression (2.2 MPa and $45 mm
compared to only the body weight (1.36 MPa and 20.$)nforx 0.001). Combined compression

with 10 Nm of flexion and an axial torque of 6 Nm generated the higheststonditions (up to

2.7 MPa), and L551 facet contact force (up to 430 N). The maximal stress was on average 17%
higher for the case with the highest SS compared to the one with lowest SS for the 16 tested
conditions p = 0.0028).

ConclusionsCombined féxion and axial rotation with compression generated the highest stress
conditions related to risks of spondylolysis. The stress conditions intensify in patients with higher
Pland SS.

Keywords Biomechanics - Spondylolysis - Pars interarticularis - Lunmdgne - Finite element
model - Spinepelvic angles
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7.1.2 Introduction

Spondylolysis is usually a stress fracture of the pars interarticularis of the vertebra. The pars
interarticularis is a part of the neural arch that makes the junction between articuigy tfaee
laminae and the pediclg€l. The incidence of spondylolysis increase with age from 10 to 20 years,
suggesting a higher risk for spondylolysis onset in adolescent populatijn 70%90% of
spondylolysis occur at the ES1 level[3]. Six to eigh percent of the population suffer from

spondylolysiq1], but a prevalence of up to 40% percent is found in young atliBdtes

The etiology of spondylolysis is multifactorial, with influence from environmental factors (i.e
loading conditions of the lunalo spine and erect posture) and predisposing factors such as the
spinapelvic configuration[1]. Environmental factors are predominant in the development of
spondylolysis in young athletesmd no prior deformity or injury is suspected in most of the case

[4]. However, the sacrpelvic anatomy and postural configuration may influence the stress
generated inside the pars interarticularis and then the risk of spondy[blystglolescents with
spondylolysis have higher Pelvic Incidence (Pl), Sacral Slope E&B)ic Tilt (PT) and Lumbar

lordosis (LL) than in the normal populatif#]. Roussouly et aJ5] defined two pathomechanisms

of spondylolysis depending on the angulation of the Pl and SS. A horizontal orientation of the
sacrum, which is associated witlgh Pl (>50°) and SS (>40°), may induce higher shear forces in

the disc and result in tension in the pars interarticularis. This is referred as a shear mechanism and
is the most common suspected etiology. Pl and SS are correlated with resulting compirassiv

shear forces in the disc and at the sacral endphtand are good indicators of the risk of
progression of spondylolysis to spondylolisthg8]s To explain cases of spondylolysis in patients
ZLWK ORZ 3, DQG 66 DQ LPSLQJisnWwa propoQddVIponDyfolysisis P HF KD
usually a stress fracture rather than an acute one. In the case of a stress fracture, several repetitions
of loads will induce an accumulation of micro damagdeasding to adecrease the bone strength
andsubsequentlyo the fracture. The amount of micro damages, i.e. the volume of damaged bone,

is correlated to the reduction of bone strength and stifff@ssThus, a higher volume of

importantly stressed bone and a higher maximal stress may indicate a highefailskeof

Internal loading in the lumbar spine was biomechanically studied during sport activities with high
prevalence of spondylolysis. Crewe et [dl0] and Zhang et al[11] conducted experimental

movement analyses coupled with numerical inverse dynatadies in order to define internal
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loading conditions within the lumbar spine during bowling movements. Fast bowling produced a
high flexion moment combined with a lateral bending moment, a low axial torque and a high axial
force due to ground reactidmpwever the stress in the pars was not studied. Finite element models
(FEM) were used to assess the stress distribution in the lumbar pars interarticularis when subjected
to functional load$12,13]such as axial load, representing the upper body weigiibined with

flexion, extension, lateral bending or rotation. Axial load combined with extension or rotation
generated higher stresses in the pars compared to the othdfya8% Beadon et a[14] studied

pars fracture mechanism in a porcine spinafiplying moderate and severe pulses of shear loads.
However, the effect of the sacral endplate orientation on the lumbar spine shear forces and its
potential implication in spondylolysis was not assessed. Geometric finite element personalization
was donausing 3D lowdose XRay imaging, which is now commonly available in hospitals for
pediatric and adolescent populatifib] and it enabled to consider the effect of the spinal
morphological and postural parameters which were shown to influence the spirexiémics

[16]. On the contrary, data and/or technics needed for material properties and internal loading

personalization were rarely available for clinical cases.

It is hypothesized that spemtlated movements generate more complex stress conditiortd) whi
may be further affected by the intrinsic sapedvic configurations of the sportsperson. It is also
hypothesized that the development of spondylolysis is more likely due to a shear mechanism linked
with high Pl and SS. The objective of this study waaumerically assess the influence of sacro
pelvic configurations of healthy adolescents on the stress in the pars under various dynamic sport

related combined loads.

7.1.3 Materiels and methods

7.1.3.1 Finite element model

A detailed FEM of the L1 segment based arpreviously developed and validated lumbar FEM
(SM2S)[17,18]was built up for this study. The selected model already was developed to study the
biomechanics of spondylolisthedit8], and is here summarized. L4, L5 and the sacrum were
modeled with a fie mesh (0.5£2.5 mm elements) of cancellous bone enveloped by a layer of
cortical bone with a local thickness taken fridiv], both with isotropic homogeneous elaptastic
(JohnsorCook) material propertigld7]. The mesh of the &1 model contained 581 nodes
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and 257,349 elements, with length varying from 0.5 to 2.5 mm in the pars régeselectiorof

bone mechanical properties and a study of the mesh convergence are described in more detail in
Wagnac et al (2012) [17The intervertebral discsese divided in two parts to represent the annulus
fibrosus (AF) and nucleus pulposus, both modeled by a telpstic law basedn a first order
MooneyRivlin formulation. The collagen fibers were modeled as +tioear springs for each of

the six layers oAF [17]. The six major ligaments (ALL, PLL, LF, JC, ISL, SSL) were represented
using geometric data taken from a cadavgr®] studywith anisotropic homogeneous material
properties governed by a nonlinear elastic [&ab{e 7-1) allowing to model the fiber orientation

and the toe region (initial lowstiff behavior of the ligament$) properly represent the physiologic
motion of the spine. A convergence study for the discs and ligaments was conducted to ensure the
stability of the solutions. The zygapophyseal facet joints were modeled with frictionless contact
interfaces. Ligament and disc properties were calibrated using in vitro datal&f sdgments
subjected to pure momer@0]. Range of motion (ROM) resulting from pure morhep to 10

Nm in each direction were measured for the intact model and then after removing each ligament
(stepwise reduction). The intact calibrated model was then verified with experimental ROM
obtained under quastatic pure momen{&0]. To account fothe effect of dynamic loading rate

on spine flexibility, we divided the temgion length by 2 to increase the global segment stiffness.
The geometry of this 161 FEM was then personalized to represent three papegcific FEM

with various spinepelvic configurations (cf. next section).

7.1.3.2 Patient-specific spinepelvic models

The study was approved by the Institutional review boards of the two participating institutions
(CHU SainteJustine (Montréal, CANADA) (n°2668) and the Campbell Clinics (Memphi#,)JS

Three female adolescents with uaii bi-lateral spondylolsysis due to sport activities were selected
from a retrospective database. They were selected to represent differerpedpinseverity
configurations according to their SS, Pl and LL an{leble7-2). Smaller angles were associated

with a more vertical sacrum and a smaller lordosis whereas greater angles were associated with a

steeper sacral slope and a corresponding more important lordosis.

For each case, a 3D rewtruction of the spine was obtained from postarterior and lateral
radiographs (EOS imaging, France) using a 3D reconstruction softldrd he 3D coordinates

of eleven anatomical landmarks per vertebra and five for the sacrum were attributed to the
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corresponding nodes on the generic FEM. Given these new coordinates, the whole segment was
morphed usingdual free form kriging technic to correspond to the paispeaicific geometrj21]

(Figure 7-1). For each FEM, a patiespedfic coordinate system was defined. TheaXis was

pointing anteriorly, the Yaxis was medidaterally to the left, while the-Axis was ascending along

the vector joining the center of L4 vertebral body and the center of S1 endplate. These specific

systens were used to apply the loading scenarios tested in this study.

7.1.3.3 Loading conditions

For each configurations, a reference simulation was first done in the standing posture with a force
of 300N with a direction following the spine axis, i.e. thexs ofeach patienspecific coordinate
system, to simulate the upper body weight (UBW). Then, 16 combinations of five dynamic
functional loads representative of different sport activifietle7-3) were additionally simulated

using a @l factorial mixed 2 and 3 level design of experiments: vertical downward (compression)
force (VF) (as could be experienced during weightlifting), sagittal and lateral moments and axial
torque. The vertical downward force was applied along tagiZ of bie global system to consider

the effect of the sacral slope for each configuration. In all instances, the moments and forces were
applied at L4 while the endplate of the sacrum was fixed in space. The functional loads were
applied in 40ms with a dynamielaxation method to suppress the computatioslated nomn
physiological oscillations of the model. The 48 simulations (16 simulations for each of the three
subjectspecific modelsyvere done with the explicit solver RADIOSS v14 (Altair Engineering Inc,
Troy, MI). The resultant forces and moments obtained with the loading conditions were compared

to the ones obtained in mulibdy studies focussing on spoelated movemen{d0,11,22]

For each simulation, the sagittal, lateral and axial range of motOM{Rf the L4S1 segment,

internal resulting forces and moments at the sacral endplate, the zygapophyseal contact forces, the
Von Mises stress distribution and maximum value in the pars were computed. The volume of
cancellous bone where stress level wasagr than 75% of the ultimate stress (V75%, in’jnm

which represents the volume of bone at risk to present microdamages, were computed.
7.1.3.4 Statistical analysis

An ANOVA was used to analyze the individual and combined effects of the-galwio

configurdion and functional loads. Correlations (Spearman test) between V75% in the pars and
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facet contact force and the resultant internal loads at the sacral endplate were investigated.
Considering the deterministic nature of the finite element model, an aipbptance of less than

0.01 was chosen for significance. All analyses were done using Statistica, v10 software (Statsoft,
Tulsa, OK).

7.1.4 Results

The flexionextension ROM of the L-4.5 calibrated model was within the experimental rd@0¢
Stresses were coantrated at the pars and articular facets within the posterior elements of L5,
which corresponded to the location of the fracture for each of the three configurignme-2).

The stress in the cancellous bone of the parsedhrmgetween 0 to 2.66 MPa for the three
configurations. The maximal flexieextension range of motion was 27.1°, 24.6° and 29.8° for P1,

P2 and P3 respectively.

The compression load added to the upper body weight lead to higher AP shear forces, faatet cont
forces, maximal stress and v75% (643.3 N, 344.6 N, 2.2 MPa and 1#®spectively) compared

to the mean value for the unloaded spine (only the upper body weight) (75.4 N, 27.8 N, 1.36 MPa
and 20.9 mrhrespectively) (p<0.001) and was the most inflisrfactor. Figure 7-3 presents
different stress conditions according to the level of compressive load (reference vs. reference + 900
N).

The simulated flexion of 10 Nm alone resulted in the lowest value of maximal stress and V75%,
as compared to the other simulated combined lod@dblé 7-4). The interaction between the
applied compression and the sagittal moment had a significant effect on V75% and maximal stress
(p<0.001). Maximal V75% was found for a com&iion of compression (900 N), flexion (10 Nm)

and axial torque (6 Nm) with or without lateral bending (8 Nm) for the three configurations. Mean
(n=4) resultant normal and antguosterior (AP) shear forces and sagittal moment at the sacral
endplate and ggss conditions (maximal stress and V75%) for each configurations are presented in
Table7-4.

AP shear forces, facet contact forces, maximal stress and WHigurg 7-4) were stastically
higher in the configuration with the highest SS. The maximal V75% were 194.2 , 241.1 and 482.2
which represent 6.8%, 7.1% and 19.3% of the volume of the pars for P1, P2 and P3 respectively.
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Statistically significant positive correlations were ridubetween V75% and maximal 4S5l facet

FRQWDFW IRUFHV -ISRVWMKHHRDQYWHDR IRUFHV ! DQG WK

! 6LIJQLILFDQW FRUUHODWLRQV ZHUH DOVR IRXQG EHW

pars and the maxirhé5-6 IDFHW FRQWDFW IRUFHSWRVIWHULR W KK HDRWV H-
DQG WKH UHVXOWDQW QRUPDO IRUFHV I

7.1.5 Discussion

The comprehensive modeling approach developed in this study enabled to assess the biomechanical
role of the Pl and S&8nd dynamic combined loading conditions. The stress analysis focussed on
the pars region of an intact L5 vertebra because spondylolysis happen in this part of the vertebra
and often in healthy young athletes. Considering that the spondylolysis is nadyetdikhappen

after a large number of movement repetitions, bone failure was not explicitly modeled and stress
analysis was done after one simulated movement. It distinguishes from previous attempts to assess
spondylolysis using geometrical parameters, @redious FEM studies that focused on the effect

of isolated quasstatic bending moment on generic lurrdaxral geometry. In particular, we found

that the dynamic compression load, which can be associated to Nitiigipt was the most
influential factoron the internal loads and stress conditions within the pars, with 8.5, 12.4, 1.6,
13.2 times additional shear forces, facet contact forces, mean maximal stress and V75%
respectively compared to the simulated reference standing posture. The effect ofcdynam
compression was enhanced when combined with a flexion moment. Compressive force of 900 N
combined with 10 Nm of flexion and axial torque with or without lateral bending as it could be
experienced in sports such as cridddt] during the bowling phasesgerated the highest stresses
within the pars [for the three configurations] suggesting a critical effect of a high nhumbers of

repetition of this exercise during training.

Knowledge of the internal spinal loads and spinal muscles forces even for bisicet@asin

limited due to the complexity of the musctdpinal systenj23]. In standing posture, stability of

the spine depends on the active (muscle) and passive (ligaments, disc and facets) spinal
components. In the absence of active components, supeitmpoof pure moment and
compressive load along the spinal axis in lumbar FEM were shown to give realistic results
regarding intervertebral rotation, intradiscal pressure and facet joint force in standing j2@gture

In dynamic activities, the magnitudef muscular force depends on subject parameters and
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movement direction. However, internal force magnitudes for specific cases were not yet available.
In this study, the same magnitude of compressive preload in the principal spinal axis direction was
applied for each configuration. This generated low reaction shear force and moment while setting
the segment in a preloaded state (initial disc compression and ligamesitaomg before the
application of the dynamic loads, which were the main focus of ghidy. The design of
experiments study enabled to compare the individual and relative effects of functional movements
and loads (compression, bending) and of the spetaic parameters, which is one of the strengths

of computational studies. We choosesterence value for compression high enough to be able to
study the effect of the load on the pars. The axial force of 900 N represented the dynamic increase
in internal loads at L4 due to external forces and internal muscle contraction. Contraction of
musdes, which were not explicitly represented in the FEM, increase internal loads thus the results
must be interpreted regarding the resulting forces and moments. The resultant forces and moments
obtained with the 16 loading conditions were then comparedakoes obtained with sport
movement multbody analysi$10,11,22] The simulated loading conditions at the sacral endplate

for a 50 kg hypothetical case were up to 21.5 N/Kg for the compression load and 15.5 N/kg for
shear forces, which is within the rangeaxial forces [20 N/Kg+69 N/kg] and shear forces [3

N/kg -20 N/kg] for different volleyball specific movemen®2]. The peak flexion moments (0.15

+0.88 Nm/Kg) are in the same order than reported data for fast bowling in cricket (0.33 £0.08
Nm/Kg) [11]. Both sports are suspected to be at high risk of spondyl§lyisa5].

Extension generated higher stress in the pars as compared to same level of flexion, as found in
other finite element studi¢&2,13] The simulated compressive load by itself gatest a flexion
moment which was subsequently increased or decreased by adding the simulated combined flexion
or extension respectively. Thus, maximal flexion moment was 3.8 times higher than the maximal

moment of extension and generated higher stresg ipats.

Patients withthree sacrgelvic configurationsvere selected to capture a wide range of cases, and
computationally compare, in a relative manner, the effects of various combinations of functional
loads, enabling to represent by interpolation ynamssible situations. As expected, the computed
shear forces increased with the applied compression, as well as with the angulation of the SS and
PIl. The increase in shear forces was associated with an increase of facet contact forces and both
were significantly correlated with V75%. Our results on facet contact forces concurred with studies

that suggested their possible role in spondylolysis pathomechanisms, which may vary according to
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their orientation and tropisif26]. Our results suggest that the shfsaces at the lumbsacral
junction lead to higher facet contact forces which participate to generate higher stress in the pars.

As in any computational study, there are a few limitations which have to be considered when
interpreting the results of thisork. The 5 loading conditions and their combinations do not
represent all possible loading conditions experienced in the various sports but they provide insights
into comparative influence of each functional loads and potential effect of combinatiomashis

limit the generalizability of the study, but not the value of the model, which could easily be adapted
to test other conditionst could be interesting to assess different loading magnitudes but more
information is needed concerning the relation betwsport movements and internal loads to
enable specific conclusiohree patients were chosen for this study and the personalization
focused on the sacqmelvic configurations of each subject. This enabled to isolate the effect of the
sacraepelvic configurations from other morphological potential effect that would beretavant

in a clinical point of view. Finallycyclic analysesvere outside the scope of this study, but one
could hypothesize that loading conditions that generate the highest stiditiscs@are more prone

to lead to micro damages of the bone and thus to stress fracture after several repetitions.

7.1.6 Conclusion

This study and the developed tools enabled a better understanding of spondylolysis
pathomechanisms in dynamic loading conditidhsould help define safe training guidelines for
young athletes, for instance by limiting the compression forces in weightlifting, particularly if
combined with flexion movement, and the loading intensity of combined motions. The stresses
were accentuatewith the angulation of SS and Pl and were correlated with the maximal force at
the facet joint and antequosterior shear force at the sacral endplate, which support that

spondylolysis is more likely due to a shear mechanism.
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7.1.7 Tables

Table7-1 : Material property parameters for ligaments (E1 and E2: Young modufusnipal
and transverse direction of the collagen fibers; S1: Strain at the end of the initial low stiffness toe
region (initial lowstiff behavior of the ligaments); FLEX1: coefficient used to obtain the slope in

the toe region; Gt : Transverse shear ulosl

E2 Gt

g, E1l (MPa) S1 FLEX1
(MPa) (MPa)

ALL 40 0.01 0.01 4 4

PLL 50 04 0.01 5 5

LF 5 025 0.01 0.5 0.5

o.=Ez. (i=12) ISL 5 025 0.01 0.5 0.5
With Ei= Eqi when i < i SSL 20 0.25 0.01 2 2
JC 5 0.5 0.01 0.5 0.5

Table7-2 : Patient's clinical characteristics

Age (years) Qualifier of the  Sacral slope Pelvic Lumbar
spino-pelvic (SS) incidence (PI) lordosis (LL)

angles
P1 17.8 Smaller 32° 49° 42°
P2 14.6 Intermediate 47° 58° 58°

P3 15.8 Higher 59° 72° 71°
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Table7-3 : Combinations of loads for each simulation

Simulation UBW Vertical Extension Flexian Lateral Axial
(N) force (N) (Nm) (Nm) bending (Nm) torque
(Nm)

Refersmce 300 - - - - .

1 300 : 10 : i i
2 300 . 10 i i 6
3 300 - 10 - 8 -
4 300 . 10 . 8 6
5 300 . - 10 i i
6 300 : ; 10 i 6
7 300 . - 10 8 -
8 300 - - 10 8 6
9 300 900 10 . i i
10 300 900 10 . . 6
11 300 900 10 - 8 -
12 300 900 10 . 8 6
13 300 900 - 10 - -
14 300 900 - 10 - 6
15 300 900 - 10 8 .

16 300 900 - 10 8 6
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Table7-4 : Mean (n=4) resultant forces and sagittal moment at the sacral endplate, maximal stress

and V75% in the pars for each case

Resultant SagittfCases AP shear |Normal forcg Max stress| V75%
Moment(Nm) force (N) (N) (MPa) (mm®)
-7.3 P1 59.5 -371.8 1.36 15.8
Extension [-8.5 P2 121.5 -331.4 1.89 20.2
-9.0 P3 1171 -312.8 1.87 30.4
11.3 P1 11.8 -371.8 1.01 0.0
11.0 P2 77.2 -331.4 0.93 0.0
10.6 P3 65.4 -312.8 1.09 0.0
17.4 P1 483.3 -1074.4 1.92 31.7
Flexion
19.3 P2 730.3 -913.9 1.99 154
23.1 P3 796.2 -763.7 2.26 88.1
41.9 P1 424.3 -1068.6 2.20 147.7
43.6 P2 675.5 -922.3 2.23 1911
44.9 P3 773.3 -772.2 2.54 395.7
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7.1.8 Figures
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Figure7-1: Patientspecific finite element model (SS=32°) with the pars region in blue, ligaments

in red and discs in gray. Global and patispécific system are represented in black and green
respectively
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Figure7-2 : Comparison of the stress distribution under compressive load combined with flexion,
axial rotation and lateral bending (simulation # 16) and the fracture pattern
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Figure7-4 : Mean (+SE) AP shear force (A), maximal facet force contact (B), maximal stress in
the pars (C) and V75% (D) for each configuration. (*p<0.01) for Tukeypaostest
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8.1.1 Mise en contexte

&HWWH pWXGH YLVH j pWXGLHU O 1 hgahtelts \GXHY CBIpRASDMWSpGH \F FPQ
GDQV OH sDUV J/HV FRQGLWLRQV GH FKDUJHPHQW LGHQWLI
précédente ont été reprodiusteur un modele personnalisé en faisant varier les propriétés des
OLIJDPHQWV 8Q S&Di€uxGtelrs @ tbishhQdalités a été utilisé pour générer 9 jeux

GH SURSULpWpPV /HV Y DO(Eyethe defoimanR &1X i ide G §enR XeQiErR)

obtenus lors de la calibration du modéle ont été utilséemmemodalités intermédiaires. Les

modalités maximales et minimales ont ensuite été obtenues en faisant varier ses valeurs de plus ou

moins 50 %.

Pour chaque modéle, la réponse cinémat{@@M total, incluant la rotation intervertébralesde
niveaux L4L5 et L5S1) et cinétique (forces en cisaillement et moment de flexion maximal), la
distribution des contraias dans les éléments postérigules valeurs maximales de contraintes
GDQVFRVURWLFDO GDQV OfRYV oY $BQiduxtdohf la CortrairisOsXpeibuae

a 75% ainsi que les forces de contact aux facettes maximales ont été mesureés.

8.1.2 Reésultats

/IHV GHX[ PRGqOHV D\DQW OHV OirJflPH Q & ¥= O HQ B@W VS DO/H pIW
considéré GDQV OfDQDO\VH FDU résultalfentleR RIE4d. @é&drrvafdps/ non
physiologiques

Le ROM éait compris entre 16° et 27°.Les contraintes maximeasg étaientomprises entré.9

03D HW 03D HW 03D HW 03D SRXU OYRV VSRQJLHX[ HW
/[HV FRQWUDLQWHYV PD[LPDOHYV GDQV OYRV VSRQJLHX[ RQW p’
GTRV D\DQW XQH FiRQVWYDd Q tohtravite & palkliptlke était compris entre 107

mm?® et 380 mm (Figure8-1 et Figures-2).
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Figure8-1 (YDOXDWLRQ GdhtedhpNeptys énHorfefo tiflexibilité du modele.

/I TKLVWRJUDPPH SUpVHQWH OH YROXPH GYRV D\DQW XQH FRQ
la rupture et les valeurs de contraintes maximales obse@ée® V O { R VsanSiiiQuEkesiex [

rouge. Les champs de contrainte dans la section sagittale du pars droit sont présentés pour les

modéles le plus rigide (A) et pour le modéle le plus flexible (B).
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Figure8-2 : Contrainte maximale dans l'osrtical du pars en fonction du ROM

Dans le pars droit, les force noramles et tangentes a la sectemetsnraugmentaient linéairement
avec le ROM Figure8-3).
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Figure8-3 : Force mesurée sur la section transverse du pars droit.



150

Les forces de contact aux facettes étaient plus édgw@ur les deux modeles les plus flexibles

520! f FRPSDUDWLYHPHQW DX[ PRGqBduk8SHUPHWWDQW XQ

250 -
z
gZOO—
h
150 | | * | | | |

16 18 20 22 24 26 28

ROM (°)

Figure8-4 : Force de contact aux facettes maximales (Nfjoantion du ROM (°) pour chaque
modéle

8.1.3 Interprétation des résultats

Les propriétés des ligaments influencent le ROM. Dans les conditions testéesjgmentation
GH GX PRGXOH GY<RXQdmoydhe@XH WHBGEDV TXTXQH GLPLQX

déformation a la fin de la zone de 50% par rapport aux valeurs calibrées diminue le ROM de 19%.

/IHV FRQWUDLQWHY PD[LPDOHV GDQV OYRV FRUWLFDO VRQW
(Yovariation < 5%). En revanche, les mesures de contraintes méxiiid QB pohg@dxde

V75% et desforces de contact aux facettes maximadegymententespectivemende 2646, 256%

et de 46%dans le modele le plus flexible (ROM=27) comparativement au modédeplus rigide
(ROM=166°). Les forces dans la section pars droitcoté présentant les contraintes maximales
GDQV O YRV audgiirpenindax¢ment avec le ROM.
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8.1.4 Discussion

Pour des conditions de chargement identiQu§ED X JPHQWDWLRQ GH OD IOH[LEL
contrélée par les propriétés déigaments IpQqUHQW XQH DXJPHQWDWdaRsQ GH Of
le pars. En augmentant la flexibilité, le partage de charge est modifié. Les élements postérieurs
osseux, pars et facettes, peuvent alors étre soumis a des efforts plus®l€ydisL. QRiapalivet

al. trouvent des contraintes plus éleyéG D QV O RV F Rénaugmentan@rigdddUdv

modele (disque et ligamengiKiapour, 2018. Contrairement a notre éteidles conditions aux

limites sont ajus#s pour obtenir le méme ROM quale soit la flexibilié du modelée moment
appliqué poureproduire la méme flexion ealorscingfois plus élevé pour le modeéle rigide que

pour le modele flexiblexpliquant les antraintes plus élees dans le modele rigide
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CHAPITRE 9 ',6&866,21 *ele5%/(

&H WUDYDLO GH UHFKHUFKH DYDLW SRXU REMHFWLI GY{DPpO

extrinséques et intrinséques swarisquesde blessurgdu rachis lombaire en conditislynamique.
Le volet expérimental a permis de caractériser le comportement des ligaments a la rupture.

/IH YROHW QXPpULTXH VI{HVW LQWpUHVVp j OTpYDOXDWLRQ G

conditiors traumatique et sportive.

Ce chapitre vie a discuter les résultats et les choix méthodologiques des différentes études. Celui
FL YLVH QRWDP P H Q&fedfmmandeaiddd.VVHPHQW

- VFLHQWLILTXHVY SRXU OH GpYHORSSHPHQW HW OfH[SOR
QXPpULTXHV | @dlptXaGhis ;OpVLRQ

- clinigues pour la prévention et prise en charge des blessures du rachis lombaire.
9.1 Discussion et interprétation des résultats

9.1.1 Caractérisation experimentale

Différentes réponses mécaniquest été obsenas lors des premiers essais refhé, une grande

variabilité du comportement des ligaments pour des petites déformations (<15%).

En condition dynamique, la présence deststéophytique antérieus modifiait les propriétés a

la rupture, la raideur et le patraie rupture du ligament mgitudinal antérieur. Les courbes
identifiées pour les ligaments longitudinaux postérieurs présentaient toutes le méme profil avec

une zoneneutre VXLYLH G{IXQH UpJLRQ OLQpDLUH SXLV GTXQ SLF XQ
obtenues pour les ligants longitudinaux antérieurs et ligaments jaunes ne présentaient pas toutes

dezones neutrest pouvaient présenter plusieurs pics de forces.

Les ligaments longitudinaux ont une raideur plus élevée que le ligament jaune et les ligaments inter
et supreepLQHX[ /D XJPHQW D WtoRmatios Augvidnie [la Gaitledes ligaments

lombaires.

Une majorité de délaminatiera été observée pour les ligaments postérieurs, supposant une
IUDJLOLWpPp GH OTHQWKQgVH FRPSD uigmelLDeHtdsHdEQdMamiXatidhleY VX O L
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GIDYXOVLRQ RQW pJDOHPHQW pWp REVHUYpV SRXU OHV OLJI
rupture similaires ont été relatés dans les études de Bass et al. (2007) et Iwaskwy et al. (2012).

9.1.2 Pathomécanismes en conditions trauatiques

/ID GHX[LqPH pWXGH pWDLW EDVpH VXU @perRetanvdy/ leXeFMsL RQ G
valeurs extrémes, hautes et basses, des propriétés mécaniques des ligaments idansfia

littérature.

3RXU WHQLU FRPSW HntGiHtaOXde chergémeqt €t p s Ild @aGabilité des propriétés

GHVY OLJDPHQWYV VXU OD GLVWULEXWLRQ HW OYfDPSOLWXGH G
ceuxci ont été traités comme des parametres distincts. Cela a permis de mettre en éeigence d
PpFDQLVPHYVY GH EOHVVXUHV GLIIpUHQWYV 3RXU GHV YLWHVVE
une combinaison de flexion et cisaillement antérieur dans le rachis, le mécanisme dominant est une
compression de la colonne antérieure. Cette compredsime lieu a unewedge fracture, qui,

en fonction des propriétés mécaniques des ligaments, peut donner lieu a une rupture compléete du
3/& 3RXU XQH YLWHVVH GYLPSDFW pOHYpH OD UXSWXUH G’
PpFDQLVPH GdgUaftadtireDdli ls® Qropage ensuite a la colonne antérieure. Dans ces
conditions, la rupture compléte du PLC et les dislocations, indicateurs de perte de stabilité et de

nécessité de recours a la chirurgie, sont fréquentes.

Ces résultats mettenten lupJH OJLQIOXHQFH GH OD YLWHVVH GYLPSDFW
De plus, nos résultats confirment le risque de rupture du PLC, méme dans un mécanisme de
compression, blessure de type@ela appuitOD QpFHVVLWp GIfpYDOXHU OTLQWpJ
GIXQ GLDJQRVWLF GH |U@&W®aXWHalH 20)6FoRrSA kddanis®, les

déformatios maximales et les contraintes maximales (associées aux risques de rupture) peuvent

étre mesurées en fonction du pourcentage de compression vertébrale anfviB@3 ( (Keynan
et al., 200%). Pour des mécanismes précis, ces informations pourraient étre utilisées afin de prédire
OTLQWpPIJULWpP GX 3/& HQ IRQFWLRQ GX SRXUFHQWDJH GH WD\
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Figure9-1: Mesure des déformations et contraintes maximales dans chaque ligament en fonction
du pourcentage de compression vertébrale antérieure pour une simulation reproduisant une fracture
par tassement antéuie(Type A.1.2). A) Représentation des mesures théoriglegman et al.,

2006 et sur le modele des sres de hauteur vertébrale pour le calcul du AVBC%, B) évolution

de la déformation maximale pour chaque ligament et C) évolution de la contrainte maximale en

fonction du AVBC%.
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9.1.3 Risque de spondylolyse

'DQV XQ SUHPLHU WHPSV O fnpWexnert ispl¥ Bubut® E5W a@dnkriéHey G H
UpVXOWDWY GH OD OLWWpUDWXUH HQ PRQWUDQW TXH OTH[W

plus élevées dans le pgSgure9-2).

Figure 9-2 : Evaluation des contraintes dans le pars pour des chargements isolés en flexion,
extension, rotation axiale, inflexion latérale et pour un levée de poids d'une valeur nominale de 10
kg sur un modéle L-&1 personnalisé a une patiesbufl UDQW GIXQH VSRQG\ORO\VH >

Cependant, des études épidémiologiques, ainsi que les résultats cliniques, tendent a montrer que
OHV HIIRUWYV HQ FLVDLOOHPHQW OH PRPHQW GH IOH[LRQ DL
réle important dankes risques de spondyloly@gayne et al., 201&hang et al., 200)6Ces études

suggerent également une plad¢ ERQGDLUH GH OfH[WHQVLRQ JpQpUDQW X

nutcraker du par@Roussouly et al., 2006
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$ILQ GH VH UDSSURFKHU GH FRQGLWLRQV GH FKDUJHPHQW D'
GDQV FH FRQWH[WH OfHIIHW IBH GKD BadERedoR gépdter X Q S C
des combinaisons de chargement dynamique.

1RWUH pWXGH D PRQWUp TXH OD IRUFH D[LDOH pWDLW OH I|

contrainte dans le pars. Au regard de ce résultat, les jeunes gpettiisiant des entrainements
impliquant des levées de poids présentent plus de risque de développer une spondylolyse.

/IHV FRQGLWLRQV GH FRQWUDLQWHY OHV SOXV pOHYpHV FRQ
le pars, ont été identisdans desanditions de chargement combinant une compression axiale et

XQH IOH[LRQ DFFRPSDJQpH GH URWDWLRQ RX GILQIOH[LRQ O
identifiées comme étant les plus a risque pour les trois cas él@dgsonditions de chargement

sont assimilables aux chargements résultant de la flexion rapide du tronc lors des lancers au

baseball et au cricke¢Zhang et al., 20]?6 Dans ces deux sports, les lanceurs sont les joueurs les

plus sujets au developpement de fracture de fafi@Quehard et al., ZOCIDIQNasser etal., 20)7Les

résultats de notre analyse par éléments finis tena@lerinfirmer les risques de spondylolyse
associés aux mouvements de lancer au baseball et au,ckicKetJpUDQW OfLPSRUWDQFH

nombre de lancgrar joueur en entrainement ou en compétition

/D FRPELQDLVRQ GYTXQH IRU F HileRiph BuOddhis Mml@sické@ gereie ide@ W G H

IRUFHVY HQ FLVDLOOHPHQW LPSRUWDQWHY FRPSDUDWLYHPHQ
FRQWUDLQWHY GDQV OH SDUV pWDLW DVVRFLpH DX[ HITRUWYV
L5-SletduplattauBFUp /IDXJPHQWDWLRQ GH OD SHQWH VDFUpH DYI
en cisaillement a la jonction lombeDFUpH HW pWDLW DVVRFLpH j XQH DX
contrainte dans le pars. Ces résultats indiquent une augmentation du risgles patients ayant

une pente sacrée élevée. Cela conforte les résultats cliniques démontrant une pente sacrée et une

incidence pelvienne plus élevées chez les patients souffrant de spondylolisthésigrddédas

/I TDXJPHQWDWLRQ G Hsdafisps\prsvétattdgilderm@nvdsdntiég W tthe augmentation

des forces de contact aux facettes. Etant donné la position anatomique du pars et le role des facettes
dans les chargements en cisaillement, ce résultat était attendu. Cela a été trouvé pour des
MOUVHPHQWYV LPSOLTXDQW GHV HIITRUWY HQ FLVDLOOHPHQW pO
DX[ IDFHWWHYV HW OHV FRQWUDLQWHY GDQV OH SDUV VXSSF
facettes. Ces parametres pourraient modifier les efforts IfrEQ PRXYHPHQW GRQQp H\
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PRGLILHU OHV FRQWUDLQWHY GDQV OH SDUV 'fDXWUHV Up
PHVXUH GH OTLQIOXHQFH GH FHVY SDUDPqQWUHYV

En testant différents jeux de propriétés pour les ligaments pour des conditiohargenent

identiques, nous avons montré q@ef p WD W GstaRRIQpart & &3 Wirdes de contact aux
facettesaugmentaient avec le RQNour des conditions identiquds flexion et de cisaillement,
OYDXJPHQWDWLRQ GX 520 Up\uxyatigéldéoRarydams € RBIE. IDEAOW LR Q G
FDV SOXV GTfHIIRUWY VRQW WUDQVPLV SDU OHVAfibDdeHWWHV
compléter nos résultaisne pW XGH LQFOXDQW OD YDULDWLRQ GHV SURSU
des facetts serait nécessaire. De plus, les efforts internes sont liés a la flexibilité du rachis. Ainsi,
SRXU OH PrPH 520 OYDXJPHQWDWLRQ GH OD ULJLGLWp GX VH.
des sllicitations dans le pars. Une meilleure évaluationef&Ests internes pour des cas cliniques

ayant différentes flexibilittpermettraient une meilleure interprétation clinique des résultats.
9.2 Discussion méthodologique

9.2.1 Protocole expérimental

Plusieurs choix méthodologiques ont été faits afin de caracté&searopriétés des ligaments
rachidiens. Les essais ont été réalisés sur des échantillons cadavériques humains issus de dons de
corps a la scienc®lusieursontraintesont LQKpUHQWHY j FH FKRL[ QRWDPPHQYV
contraintes sanitairesd¢ OLHX[ GH UpFHSWLRQ LFL OfHPEDXPHPHQW D
la congélatR Q HW O 1 D Faux ¥chantidmg thehtb@@s\de corps, date de réception). Aprés

avoir revu les différentes techniques de caractérisation des ligaments, un ddpasittion uni

axiale et des échantillons de typeligamentosont été sélectionséD ILQ GH SUpVHUYHU OT!
de tester les ligaments dans letientationprincipale.Bien que legssais de traction waiale ne

saent pasreprésentatifs de aditionsph\VLRORJLTXHV L @aeuSdpétdishenH W G T p
comportement des ligaments et fournissent des données comparatives (évaluation des facteurs
extrinseques et intrinseques) et des données de calibration pour les modeles nunigriques.
choisissant de tester des échantillons de tydggamment RV OfHQWKgVH HW OH WLVVX
testés ensembleDes résultats, a plusieurs vitesses, sur des portions de ligaments seraient
complémentaires et permettraient une meilleure caractérisatieordportement mécanique du

tissu ligamentaire. Cela permettrait, par couplage dgs@ssaisur échantillons eigamentos,
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comme ceux réalisés dans ce progt, des simulations par élémentsi§ une meilleure
discrimination des propriétés respecsivkl tissSUOLIJDPHQWDLUH HW GH OfHQWKqgVF

|ésionnels du rachis.

Plusieurs tractions ont été réalisées sur le méme échantillon pour réduire la variabilité et permettre
XQH PHLOOHXUH pYDOXDWLRQ GH OfHtisdiMa gatie nBairg dW HV V H
OLIJDPHQW &HSHQGDQW DILQ GYfpYLWHU XQ HQGRPPDJHPHQ
premieres tractions ont été limités a 15% de déformation. En dynamiqee lentraideurs
LGHQWLILpHYV | GH Gptd?&h@@éﬂkﬂﬁ@éé/p?@ﬂ\dc@eiaoﬂm pour

des taux de déformation équivaler(0.8 + 03 s'et Q5 s?) et supériewgsa ceux mesurés dans le

rachis thoracéombaire pour des taux de déformation gistatique{Pintar et al., 1992 De plus

des déformations a laupture compriseentre10% et 80%ont été mesurées lors des essais en
dynamique rapide, justifiantO H F K Rie[dé&Bofimation faible pour les premiers essais. La
comparaison de deux tractios en dynamique leet a permis de confirer @lfsence

G 1 H Q G RiRdADIdrs deces essais pour exploiter les résultats obtenus lors de la traction

dynamique rapide.

/INDEVHQFKIDPEUH SHUPHWWDQW GH FRQWU{ QrHéffetGOr I8 HP Sp U
propriétés mécaniques mesegdour les mémes déformationdext mémes taux de déformations,

OHV YDOHXUV GYHIIRUWY DXJPHQWH®BRXUT XHL@QE& PQOEHAM HO $ig UE
désydratatiorHW GDQV OH FDGU s, Bd494i8 dnt éte Gefi@duPasJureHurdurée
totalecourte(<1min30). Cepadantles YDOH XUV GTHIIRUWY j OD UXSWXUH REV

(21°C) sont supérieurs aux valeurs attendues in vivo (3B&3s, Planchak, et al., ZQONous

avons donc utilisé les résultats pour étudier les tendances, de maniére a rester dppeaime
FRPSDUDWLYH PDLV @uftfe\itiseepdud o cQIfrRiQidu snDdéle.

Des difficultés techniques ont également été rencontrées et doivent étre mentionnées pour

OfLQWHUSUpWDWLRQ GHV UpVXO0OW D Wé/réalis€¥erGlrasHF HFWER RQY G
neurec FKLUX U JAPHM G&HHOHQGDQW PDOJUp OYH[SHUWLVH HW OD
OLIJDPHQWY FDSVXODLUHY QYfRQW SDV SX rWUH SUpOHYpV HQ
GX ULVTXH GTHQGRWBFLJIRR HGAHW GHIPPHQWY HQYLURQQDQWYV
SRXU OYDQFUDJH QpFHVVDLUH DX[ HVVDLV J/HV LPEULFDWLR

(ISL, SSL, LF)nous ont également encouragéconserer les pédicules intacts et a sectionner
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selectivement soit le complexe IS66/ RX /) DILQ GH OLPLWHU OHV ULVTXHYV (
OH FRUSV YHUWPpPEUDO OH PD[LPXP GH GLVTXH D pWp UH)\

longitudinaux lors des essais en traction. Cependant, les fibres de dmof imbriquées dans les

ligaments longitudinaugBogduk, 200}, rendant la séparationgstructures difficiles, engendrant

XQ ULVTXH GH GpJUDGDWLRQ GX OLJDPHQW RX j OfleQYHUVH
OHV UpVXOWDWYV (QILQ OD WHFKQLTXH GYDQFUDJH QH SDUD
vue du nombre deGpVLQVHUWLRQ REVHUYpH 'f{DXWUHV pWXGHV R

désinsertion ou de bris de résine élevé, suggérant une défaillance de cette technique de fixation.

9.2.2 Validité du modele numérique

X Hypothéses du modéle

Le modele SM2S est un modeleréknts finis détailléant au niveau de ggométrieque de ses
propriétés matériauBasé sur une méthode de résolution explicite, il &ZEYHORSSp SRXU OfF
de problémedynamiqus nortlinéaires. /H FKRL[ GTXQ PRGQqOH j PrPH GTpWXG|

dynamiques en grande déformation dgs@dapté a la simulation de mouverselynamiqustels

gue ceux rencontrés dans la pratique sportive ou en condition traunjatigiseharf et al., 2036

(Bazrgari et al, 2007:0D8c) Le modele SM2S a été validé en condition dynamique pour plusieurs

mode de chargeme(tl-Rich, Arnoux, et al., 20QPVagnac et al., 201 Wagnac et al., 2032t
H[SORLWpP SRXU OfpWXGH GHV SDWURQV F@aldetleﬂa.l:w] HV HQ F
pour IfpWXGH GHV ELRPpFDQLTJGHR@WEVawsJBrPNG\N@ﬁaaIVWJI%HVLV

Par rapport au modele initjales modifications ont été app@saux propriétés des ligaments pour
permettre la reproduction de mouvements physiologiques. Les propriétés ont été calibrées par
rapport a des essais@rimentaux de flexibilité. Pour les deux conditions testées (sportifs et
WUDXPDWLTXHYV SOXVLHXUV MHX[ GH SURSULpWpPV RQW HQ'
variation sur les risques de blessures. Plus de résultats expérimentaux perraediimiidla

relation entre le taux de déformation et le comportement en flexibilité du rachis thorazaire

seraient nécessaire pour affiner le choix des propriétés.
x Etude de convergence

8QH pWXGH GH FRQYHUJHQFH D pW a thileliO indtielel pSUR hique W X G L +

étude. Pour la calibration des ligaments, 3 tailles de maillgst{5 +2.5] ont été utiliséspour
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OH PDLOODJH GHV OLJDPHQWY pOpPHQWYV FRTXHV /D WDLC
comportement du ligaméavant la rupture (zone neutre et zone linéaire) et sur la localisation de
OJLQLWLDWLRQ @ Brxr&/nidhe, Ha tallR impacte les propriétés de rupture

de la structure globale. La déformation dans IDIBHQW QTpWDQW SDV KRPRJqQH
FRQWU{Op HQ GpSODFHPHQW OfpOpPHQW VXELVVDQW OHV
rapidement la limite a la rupture pour une taille plus petite. Il en résulte que la déformation et la

contraintea la ruptire de la structure globaleseront plus faibles. Pour assurer une bonne

correspondance entre les différentes structures du modeéle, une taille de maila d&lchoisie.

Figure 9-3 : Résultats de I'éte de convergence du maillage pour le ALL testé en traction uni

axiale

/THITHW GH OD WDLOOH GX PDLO&dnsds aGEoalSriznt Ete\testd. Quelttivd G L | |
modeles ont été géendreeduisant successivement la taille de maille du pars (élémeqgues et
volumiques). Sur le modele générique, les éléments postérieurs dans la région du pars ont éte
remallés avec une taille cible def) 1; 15 et 2. Pour chaque modéle, un moment de 10 Nm a été
appligué en 20 ms au centre de la vertebre L4 tahdisH WR XV OHV GHJUpV GH OLEH
FRUSV YHUWpPpEUDO GH / pWDLHQW FRQWUDLQWYV /HV GLVW
spongieux dans la région du pars étaient identi@. Les différences deoatraintes
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maximals SRXU OTRVY FRUWLFDO pWDLHQW LQIpULHXUHYV | /HV
GDQV OfRV VSRQJLHX[ HW G HuneRdixaté supRridube@ 01GFBaRMieRtR Q W U D |
inférieures a 17% et 23%. La taille de maille laspfrande (2 mm) permettait, pour le méme

nombre de processeuttilisés, de réduire le tempsedcalcul par un facteur 10 eBlpar rapport a

une taille cible de 6 et de 15. La taille de maille utilisée pour le modele, taille cible de 2 mm,
générantd®¥ pOpPHQWYVY GIYXQH WDLOOH GH | PP pWDLW VXIIL
étude comparativeCette taille de maille a été utlisée avec les mémes propriétés pour vérifier le
modele lombaire en condition dynamig(#agnac et al., 2032 3aRXU OfpWXGH GH PRX

spécifique non comparative, une taille de maillesgine devrait étre utilisée

Figure9-4 : Distributions des contraintes dans I'os gpeuax pour une extension de 10 Nm

X Modélisation des facettes simplifiées

La modélisation des facettes est une modélisation simplifiée. Les facettes articulaires sont
représentées par des éléments coques et le contact est modélisé par une interface darsonta
friction avec un gap minimal de 1 mm. Les forces aux facettes, mesurées comme la force résultante
j OTLQWHUIDFH RQW pWp R-ENBLQIX B VneSfReelhxi@leide/300 R idtQiv  /

moment pure de 7,5 Nm dans les différents plans angt@si Les valeursont présentées dans le

Tableauwd-1|et comparées a des valeurs numériques obtenues dans des conditions similaires.
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FCF L4L5 FCF L4L5 FCF L4L5 FCF L4L5

Conditions de (N) (N) (N) (N)
chargement , , , ,
- Extension- - Flexion- - Inflexion - - Rotation-

SM2S| Reéf| SM2S| Réf| SM2S| Réf| SM2S| Réf

500 N + 7.5 Nm 19| 50* o] O* 38| 36* 90| 105*

Tableaud-1 : Forces de contact aux facettes du modele SM2S comparées aux valekniguesn

issues ddSchmidt et al., 20(?8(Les valeurs de la littérature sont indiquées dans la deuxiéme

colonne pour chague chargement et marquée’s)par

/ID IRUFH GH FRQWDFW DX[ IDFHWWHV HVW VXSpULHXUH HQ |
OY0QR[LRQ ODWpUDOH /D IRUFH GH FRQWDFW HVW QXOOH SRX
HQ HIWHQVLRQ GHV GHX[ PRGgQOHV SHXW V{H[SOLTXHU SDU C
XQH GLIIpUHQFH GYRULHQWDWLRQ Gtrées |merHd&WcHNMItior&sHY Y D
physiologiques et sont faildgar rapport aux valeurs mesurées dans des conditions dynamiques

testées pour étudier les risques de blessures du pars.
X Absence de muscles

Le modele SM2S est un modéle ostiteco O L J D P H Q WadirdJdénueé fd-uséle. Les études
UpDOLVPHV VILQWpPUHVVHQW j GHV PRXYHPHQWY G\QDPLTXHV
amplitudes dans le cas traumatique et sportif. Lors de ce type de mouvements, une prédominance

du systemeostéadiscoligamentaireest attendu¢Bogduk, 2005 Siegmund et al., 2035Pour

tester différentes conditions de chargement sur les ristpiepondylolyse, une valeur de force
compressive de 900 N a été choisie. Cette valeur, supérieure a la force produite par des poids
raisonnables pour cette population, a été choisie afin de considérer implicitement les efforts
internes dus a la contractp PXVFXODLUH HW GH UHSU psass@AledpoGrHV FR Q C

étudier les risques de blessures dans le pars.
x Personnalisation des MEF

La technique de personnalisation utilisée est une technique de krigeage qui permet de déformer le
modelee IRQFWLRQ GH PDUTXHXUV DQDWRPLTXHV GRQW OYHPS(
les marqueurs anatomiques sont positionnés manuellement a partir des radiogragtiesrbs.

3RXU OfpWXGH GH OD VSRQG\ORO\VH éPppwy petdanablisereeD U Y H U
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modele élémestILQLY /H FKRL[ GH PDUTXHXUV SHUPHW GYDGDSWH

ainsi que les parametres globaux. Le nombre réduit de marqueurs a été choisis pour

- Limiter la variabilité géométrique des parane@ géomeétriques et anatomiques non étudiés

car celleci impacte les résultaid/eijer et al., 201

- /LPLWHU OYLQFHUWLWXGH VXU OH SODFHPHQW PDQXHO

parametreson étudiés.
X (WXGH GH OfLQIOXHQFH GH OD YDULDELOLWp GHV SURSU

3RXU OHV GHX[ DSSOLFDWLRQV OHV SURSULpWpPV GHV OLJCLC
G T H[ S p¥deHn@tiant de faire varier les valeurs des parametres pouredtéfé modalités

connues. Ces plans ont plusieurs fois été wiIlGO QV OH PRGqOH pOpPHQWYV ILQLYV
des propriétés matériaux notammeitalandrino et al., ZOO?Ee Chon Teo & Guo, 20(]D.7Le

chapitre expérimentdd SHUPLVY GILGHQWLILHU XQH DXJPHQWDWLRQ GH
des ligaments lombaireen condition dynamiqu®luV GY{HVVDLY H[SpULPHQWDX][ VHL
SRXU FDUDFWpULVHU OTpYROXWLRQ GHV SURSULpWpPV PpFD(
fonction du taux de déformatiof.Q RXWUH GYIYDXWUHV IDFWHXUV SHXYHQ
mécaniques des ligeents./H SODQ G 8$HUIUPHWYBDHORUY GH WHVWHU OfLQ
ligamentaires dans une étendue de valeaisonnable DILQ GIpWXGLHU OfHIIHW GH

rachis sur lepathomécanismes

x Conditions de chargement et aux limites
AnoWUH FRQQDLVVDQFH LO QYH[LVWH SDV GH UplpUHQFH SRX
GX UDFKLV j OfTLQYHUVH GHV UHFRPPDQGDWLRQVqua$L VWD QW
statiqueqZhu et al., 201 Pour tester les conditions pouvant mener a une fracture du pars, de

chargements combinémt été générés pour représenter des mouvements réalistes. Les efforts
résultants ont été comparés a la littérature existante dans le domaine sportif pour vérifier la
FRKpUHQFH GHV FRQGLWLRQV GH FKDU atibR.H@Weff@tX el XH G X
FLVDLOOHPHQW QRUPDX[ HW OHV PRPHQWYV U$MNeXeesBld QWYV pV
des sportifs impliqgués dans des sports tels que le vélleyO O HW OH FULFNHW /H GpYF
approche hybride permettrait de spdd HU XQH DFWLYLWp VSRUWLYH HW GfY

mouvements spécifiques pour évaluer leur dangerosité.
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[ TXWLOLVDWLRQ GHV HIIRUWY UpVXOWDQWY JOREDX[ FRPPH |
prendre en compte dans les futurs dévedopents. Cela ne permet pas de vérifier leatéplent
GX FHQWUH LQVWDWDQQp GH URWDWLRQ SRXU FKDTXH QLY
expérimentales de force de contact aux facettes lors de mousgedyeatmiques limite la

vérification du padge de chargeentre les différentes structures du rachis.

9.3 Perspectives

Caractérisation expérimentale des ligaments du rachis

La connaissance des propriétés mécaniques des ligaments est indispensable pour la construction
des modéles numériques poutrlumatologie, étant donné leur role dans la mobilité et la stabilité
GX UDFKLV /D SULVH HQ FRPSWH GHV HIIHWV GH OD GpJpQpU

de déformation est un challenge pour améliorer ces modéles.
x Essais complémentairesrssujets non embaumeés

La comparaison des résultats expérimentaux avec la littérature met en évidence une forte
augmentation des propriétés mécaniques des ligaments en présence de dégénérescence du rachis et
SRXU GHV WDX[ GH GplRUPQiwicRie qeda-sdytign defWwintkiewneokut
cependant pas étre soustrait aux résultats et des essais complémentaires devraient étre réalisés sur

corps frais.
x Réaliser un scanner sur rachis complet avant dissection

Un scanner sur rachis complet pettrait de mieux évaluer la présence de pathadpg@amment

de différencier la présence de DISH (3 becs ostéophytiques consécutifs) et de becs ostéophytiques
isolés. Les étiologies et les mécanismes de ces dégénérescences pourraient différerlgustifiant
distinction dans le traitement des résultats. De plus, les scanners de rachis entier permettraient une
meilleure sélection des niveaux a tester, notamment dans le but de réduire la variabiité inter

individus, en testant des échantillons avec et sangrBl@vés sur le méme sujet.
x Caracteériser le réle des ligaments en flexion traumatique

/91D UW L F X GvertitrakeCestuparaHitlilation complexe composée des disques, des ligaments
et des facettes. Pour comprendre cette articulation, une approck&usture isolée et une

approche globale sont nécessaires.
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Dans ce projet, nous avons cherché a caractériser les ligaments dans une approche sur structure
LVROpH &HV UpVXOWDWY RQW SHUPLV GYLGHQWLILHU OfLQ
propriétés mécaniques des ligaments. Pour compléter, une approche globale serait nécessaire afin
de caractériser le rbéle des ligaments en condition traumatique, notamment celui des ligaments du
PLC. 8Q S URW R FRepidd@shmt Mn¢ Delxion traumatigsier segment entier permettrait de
FDUDFWpULVHU OH U{OH GHVY OLJDPHQWY GX 3/& GDQV FHV FR

pour les modéles EF.

Ces essais compientaires auraient, entre autresOYDYDQWDJH GH OLPLWHU
G 1 HQ G R P mtDBestRUELUres lors de la dissection et de tester les ligaments dans des conditions

réalistes. Cela aurait pour finalité de mieux comprendre le r6le des ligaments sur la structure

globale. Bien que des essais expérimentaux de ce type aient déjaisés {r}éalshikawa et al),

2007 |Osvalder et al., 1993les déformations in situ ne sont pas suffisammemgeignées pour

décrire les pathomécanismes (niveau de déformation maximale, ordre de rupture des ligaments,
HWF I TXWLOLVDWLRQ GH FDPpUDGUDBSR G U p D D@SLURIEEXEBT IGRD .

ligaments du PLC permettrait une meilleure car&déon de ces mécanismes.

Exploitation des modeéles EF pour la compréhension des pathomécanismes

Plusieurs pistes nous paraissent pertinentes pour améliorer la compréhension de pathomécanismes

du rachis lombaire en condition dynamique
- approche hybde pour mieux définir les scénarii

- amélioration de la modélisation des enthéses ligamentaires pour permettre des

délaminations et avulsions
- amélioration de la modélisation des facettes.

Risque de spondylolyse

/ITHQMHX GHV RXWLOV Q XePlp prédickod deHmoWwe@dntsSaHishRdd @h\Wenant

compte des caractéristiques de la population étudiée.

[TpWpaGdteémens ILQLYV D SHUPLV GfLGHQWLILHU TXH OHV PRXYH]I
compressions axiales dynamiques générent des risquapathelylolyse.Ces conditions de

chargement sont assimilables aux chargements résultant de la flexion rapide du tronc lors des

lancers au baseball et au crickghang et al., 20]]b6Ce risque augmente pour Isgjetsayant
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une pente sacrée élevée. Ces résultats mettent en évidence les effets des cisaillementera la jonct

L5-S1 sur les risques de fracture du pars.
x Facteurs anatomigaet morphologiquesupplémentaires

3RXU DSSURIRQGLU OD FRPSUpKHQVLRQ GHV SDWKRPpPFDQLYV
anatomiques et morphologique pourraient étre étudi€3 fnRatibin ldt le tropisme des facettes et
OD SRVWXUH JOREDOH F\SKRVH DSHJ[ «

X Approche hybride

'H SOXV OH PRGQOH SRXUUDLW pJDOHPHQW r'WUH XWLOLVp C
analyse du mouvement, modéle mubrps et MEF. La combinaisodes trois approches

permettrait, pour faire suite a ces travaux, une étude plus approfondie de mouvements spécifiques.

x Comliner avec une étude en fatigue
$sUqV LGHQWLILFDWLRQ GHV PRXYHPHQWYV j ULVTXHV XQH
nombreGH F\FOHV HW GhaXibaddutrul&SgutenaRIgpar le pars avant la rupture.
&HOD SHUPHWWUDLW GYpWDEOLU GHV VHXLOV VpFXULWDLUH)
GH F\FOHV SRLGV OHYp «
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CHAPITRE10 &21&/86,21

&H WUDYDLOGDQVLOQWPPPWLRUDWLRQ GHV FRQQDLVVDQFHV VX
ORPEDLUH HQ YXH GH Of{pWDEOLVVHPHQW GH UHFRPPDQGDWL
a été porté sur des mécanismes de blessures survenant en codgitemiqus : condtions

sportives etraumatiques.

Un protocole expérimental a permis de déemon@ef DXJPHQWDWLRQ GH ©d0 UDLGH?
condition dynamique et suggére une diminution des propriétés a la rupture en prédesce de

ostéophytiques

En conditiostr DXPDWLTXHY OfH[SORLWDWLRQ GX PRGgOH 60 6 D S
GH OD YLWHVVH GYLPSDFW SRXY D Q WsMéCahigrHed tdblessukeyetG 1 X Q
sur lepatron de blessurenrésultantDans ces conditionane augmentatn de la rigidité du rachis

augmente le ripue de fractures des facetesdonc OH ULVTXH GYLQVWDELOLWpP |
confirme le risque de rupture du PLC méme dans des cas de fracture en compressiodele

pourrait ainsi étre exploité pour améRUHU OD SUpGLFWLRQ GYfHQGRPPDJHPEG

difficile a identifier en clinique

Afin de représenter des conditions sportives, des chargements dynamiques combinés ont été testés
HW OHV HIIRUWV UpVXOWDQWY RQW pWqorps RiergesUdaivs @ X[ Up\
GRPDLQH /TRULJLQDOLWpP GH FHewbuperneritlybarmBkey comiské) OfpY
sur des modéles personnalisés pour étudier les contraintes dans le pars.fidepagonmtégré

de nouvelles variables de réponsedla) GIDYRLU XQH PHLOOHXUH pYDO
GIHQGRPPDJHPHQW GX SDUV &HOD QRXV D SHUPLV GH PH
mouvements de flexion assoe@des efforts en compression. Cette combinaison génére des efforts

en cisaillement importas qui sollicitent le pars et augmenitles contraintes dans cette région.

De plus, nos résultats ont montré une influence des paramétrepshieas. Ainsi queela a été

prouvépar des études cliniques, nous avdamontrée O fDXJPHQWDW L&phd@otyse LV T X H

pour lessujetsayant ue PS et une Pl élees
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Plusieurs reemmandations et perspectivesarant donc des résultats obtenus
X concernant la caractérisation des ligaments du rachis lombaire
- éYDOXHU OfHIIHW GH OfHPEDXPHPHQW

- compléter aec des essais sur des portions de ligas&fin de caractériser les
SURSULpWpV GHV WLVVXV HW GH OfHQWKqgVH SRXU |

notamment dans les cds rupture

- tester le comportement en flexion et extension dynamides segmes avec et
sans BQ en renseignant les champs de déformation dans desndints par
FRUUpODW4RQ GYLPDJH

X concernant la modélisatiodes traumatismes en condi@tcidentologique:

- intégrer les effets viscoélastiquasconservant la zone neutl@nsla modélisation
des ligamentsPour ce faire, des essais de flexibilité expérimentaux a plusieurs
vitesses sont nécessaires pour obtenir les données de calibration et de vérification

du modeéle,

- développer une approche hybride pour améliorer la définiies scénarien

conditiors accidentologiques
X CRQFHUQDQW OYpWXGH GHV SDWKRPpFDQLVPHY GH OD VS

- améliorer la modélisation des facet{@sodélisation du cartilagedW pYDOXHU OfH
GX WURSLVPH HW GH OfRULHQWDWLRQ GHV IDFHWWH

- déveloper une approche hybride pouobtenir des conditions aux limites

personnalisées

- GIXQ SRLQW GH YXH FOLQLTXH QRV UpVXOWDWYV F
spondylolyse associés aux mouvements de flexion et compression dynamiques
combinés. Ces mouvements, gébédpW GHV HIIRUWYV HQ FLVDLOOH
important que la pente sacrée du sujet est élevée, devraient étre encadrés et limités
ORUV GH OTHQWUDLQHPHQWS$SXSRRXWN GH NMHKXQWW DI
OfYXWLOLVDWLRQ GH SR MM UKGEDG P pi) \ R LY G3HR DW
IRUFH D[LDOH VXU OTDXJPHQWDWLRQ GHV FRQWUDLC
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De plus,pour la pratique du baseball et du cricket, dans lesquels les lanceurs
présentent un fort risque de déygber une spondiglyse, le nombre de lancé ainsi
TXH OYDPSOLWXGH GH IOH[LRQ GX WURQF SRXUUDLH

de blessure,
- éWXGLHU Orbuventelits @/kbxhiques identifiéur le risque de rupture en
fatiguedu pars pour établir des recommlatL R Q V SrirXineémerf des jeunes
sportifs.
Ces recommandationsnt pour objectif O D P p O LdR thBddld BQTIDSSURIRQGLVVHPH

connaissances sur les pathomécanismes du rachis lombaire en conditions dynamiques en vue de

leur prévention et de leuripe en charge.
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ANNEXE A - LOIS CONSTITUTIVES U TILISEES POUR LA
MODELISATION DU COMP ORTEMENT DES TISSUS LIGAMENTAIRES

Trois approches peuvent étre adoptées pour modéliser mathématiquement le comportement des
ligaments O TDBBSKH VWUXFWXUHOOH OfYDSSURFKH SKpQRPpPQROR
WKHUPRG\QDPLTXH /HVY PRGqQOHV VWUXFWXUHOV VI{DSSXLHQ\

et leur contribution au comportement mécanique de la structure. Parmi cessntalgiodéle de

Weiss{Weiss et al., 19%651 été plusieurs fois utilisé pour leode€lisation du comportement des

ligaments(Bradshaw, 211). Les modéles phénoménologiques évaluent le comportement du
PDWpULDX VDQV FRQVLGpUDWLRQ SRXU VD VWUXFWXUH ,0 \
YDOLGpV SDU OYDSSURFKH H[SpULPHQWDOH 'DQV OfIDSSURF

construite en partant du principe fondamental de la thermodynamique.

Trois théories sont utilisées pour la modélisation du comportement des ligaménfsp ODVWLF LW |
YLVFRpODVWLFLWp HW OTK\SHUpODVWLFLWp

1. Elasticité

/ID WKpRULH GH 0y @imatibhsLriversibigsFded_solides. Dans le cas élastique

linéaire, la loi de Hookgénéralisée décrit la relation contrandieformation de la maniére suivante

7L IREY?
$ Y H He tenseur des contraintes,|I€tenseur des rigiditéts & OH WHQVHXU GHV GplRU

Dans le cas élastique linéaire isotrope, le tenseur des rigidités est définit par trois invariants et
VHXOHPHQW GHX[ YDOHXUV GRLYHQW rWUH GpWHUPLQpPHV SR
le coefficient de poism (j} /D UHODWLRQ VYpFULW DORUYV

, SE &
SY?L

E7F — &b Né; +

X Loi élastique nodinéaireanisotrope transverse

Une loi élastique natinéaire anisotrope transverse a été implémentée dans le modeéle. Cette loi est
une loi phénoménologiquE DVpH VXU OD WKpRULH GH OYpODVWLFLWp H
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IDLEOH UpVLVWDQFH PpFDQLTXH 'HX[ GLUHFWLRQV GplLQLVYV
ILEUHVY /H FRPSRUWHPHQW GHV ILEUHV:HVW PRGpOLVp SDU

éL'YF$Y
Avec
" L (HA& pouri=1,2

OUEHVW OH PRGXOH GT<RXQJ GHV ILE Jénulpizgedr fetrdeTtaot GLUH
GH GpILQLU OH PRGXOH GY<RXQ-deldp&IX lire GeHié@mnaliBnQik [aQ H X W L

zone reutre (9, Flex est egale a ﬁgure A l).

Figure A 1: Représentation de la loi élastique non linéaire implémentée dans le modele SM2S

pour modéliser le comportement des ligaments

2. Viscoélasticié

/ID WKpRULH GH OD YLVFRpODVWLFLWpPp GpFULW OD YDULDWLRC
IRQFWLRQ GX WHPSV HW GH OYKLVWRULTXH GH FKDUJHPHQW

linéaires ont été établis pour modéliser le compcetdrdes ligaments.
a. Modéle viscoélastique linéaire

/IHPRGqQOH YLVFRpODVWLTXH OLQpDLUH SHUPHW GYDSSURJ[LP
UHSUpVHQWpP SDU XQ PRGQgOH SK\WLTXH FRQVWLWXp GTXQt
GITDPRUWLV VidnsU \Lesl matékidrix viscoélastiques linéaires doivent satisfaire deux
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conditions: la contrainte est proportionnelle a la déformation a un temps donné et on peut y
DSSOLTXHU XQH VXSHU&dRd/dué/ia om0 del pddtiaintds résTilshidestieux
GpIRUPDWLRQV DSSOLTXpHV j GHV WHPSV GLIIpUHQWY HVW p

de la somme de ces déformations. Un des modeéles viscoélastiques utilisés pour la modélisation des

tissus mous est le modele de Kelaigt (Freutel et al., 20]])4représenté par un ressort Hookéen

fonctionnant en paralléle avec un amortisseur newtofieguie A 2). Ce modéle permet de

représenter le comportement en fluage des matériaux. Dans ce modéle, la déformation est la méme
dans les deux éléments et la contrainte globale est la somme des contraintes visqueuse et élastique.

Les relations en deux dimsions sont alors

AL e®PEeet WILYBLY
Avec 82 L 'Y et & L RY6
ITH[SUHVVLRQ GH OD:FRC(

A L VB E R YR

E: Contrainte élastique
1" Contrainte visqueuse
E ORGXOH GY<RXQJ

- Coefficient de Viscosité Figure A 2: Représentation du modele de

Kelvin-Voigt

Le modele de Zener met en série un ressort avec le dispositif de-ieiginCe modele permet
alors de représenter, en plus du comportement en fluage, le comportement en relaxation. La
déformation totale est la somme des déformations dans le ressort et dans le module de Voigt alors

gue la contrainte est la méme dans les deux éléments.
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BSLEeB LA L' YPE RYE
¥ LY EV
On a alors les relations
'sYP L ':YPE RYP
et
TsEg @ E GYE LA Figure A 3: Modélede Zener

S3RXU LQWpJUHU OfHIIHW GX WDX[ GH GpIRUPDWLRQ VXU OH F

série peut étre définit comme dépendant du taux de déformBbignd A 4).

Figure A 4: Modele généralisé de Kelvivioigt avec ajout d'un ressort ndinéaire dépendant

du taux de déformation.

Dans la loi KelvinVoigt généralisée initialement implémentée dans le modéle 51@
201) OD UHODWLRQ HQWUH OH PRGXOH GT<RXQJ HW OH WDX]

"IYBL ' AYE ' 4
Pour obtenir la forme tridimensionnelle, les équations sont réécrites sous forme tensorielle

décomposant les tenseurs de contrainte et de déformation comme la somme de leurs composantes

deéviatorique et sphérique.
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Ce modele écessite la définition dg@parametresnatériaux E, E, E> et (ressort dépendant du
taux de déformation),ifet  (ressort dépendant du temps) eet (amortisseur) afin de trouver

la déformation et la contrainte du systéme global.

6L OYRQ & Rompogements en fluage et en relaxation négligeables en condition
dynamique, le module de Kelvi@ RLJW SHXW rWUH GpVDFWLYp 'DQV FH FL
déformation est considéré. Quatre parametresEE E et X doiventétre définifWagnac et al |,

2013 ) SDUWLU GfHVVDLYVY GH WUDFWLRQ XQLD[LDOH j GHX[ YLW

ne modélise pas la ndiméarité du comportement élastique des fibres de collagénes, ne permettan

pas la reproduction de mouvements physiologiques (voir chapitre 4).
b. La loi viscoélastique quadinéaire (Fung, 1993)

La théorie de la viscoélasticité qudisiéaire (QLV), développée par Fung en 1993 est une forme
généralisée de la viscoélasticité sidamquelle la contrainte survenant dans un matériau dépend du
WHPSV HW GH OD GpIRUPDWLRQ &HWWH ORL GH SDU OfK\

dépendant du temps et de la déformation, est un outil relativement simple pour la description du

comporement de nombreux tissus mous biologiques tels que les ligafhents et al., 2008

Yahia et al., 199}1 ElIH LQWqgJUH OfHIIHW GH UY9rOde VawdlaxatidhpenL Q VW D ¢

FRQVLGpUDQW XQH IRQFWLRQ GH UHOD[DWLRQ UpGXLWH * W
suivante{Fung, 199%

e:YaP L +9) 'PFi'a—"@Q:Y; a—"@:\?; @i
R oY @i

La fonction de relaxation réduit@épend du matériau. Elle est souvent décrite par la relation

suivante{Nekouzadeh et al., 20p7

)IRL)g EI )N®oO
”

$ Y Hiflestconstantes de temps.
/TpPODVWLFLWpP LQVWDQWDQpH HVW GpFULWH SDU
e2.Y. L #:.R Fs;

Avec A et B, les parametres élastiguestantanes.
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ITK\SRWKgqVH OLPLWDQW OH SRXYRLU SUpGlneavde lestGX PRGC
OTLQGpSHQGDQFH GH OD IRUFH GH UHOD[DWLRQ SDU UDSSRL
de relaxation pour un matériau donné auront la méme foreereéme pente quel que soit le

niveau de déformation. De plus, le QLV ne permet pas de modéliser la zone neutre car il ne permet

pas de prendre en compte la différence entre la vitesse de relaxation et la vitesse de fluage.
c. Loi viscoélastique non linéa

3RXU GHV pORQJDWLRQV RX GHV FRQWUDLQWHY IDLEOHV I
modele de viscoélasticité qua8iLQpDLUH QYHVW SDV VXIILVDQW SRXU Gj

ligaments({Provenzano et al., 20PProvenzano et al., 20p1Des modeéles entierement non

linéaires(Provenzano et al., 20(JTroyer & Puttlitz, 201} sont alors utilisés en appliquant la

méthode de la superposition modifFéndIey et al., 197[{Lakes, 199Bou encore la théorie de
Schapery{Schapery, 199 'DQV FH PRGqOH OH PRGXOH GH UHOD[DWLF
déformation appliquée. Lalo FRQVWLWXWLYH SHXW DORUV V{pFULUH

.o ¢ @Y
e:YdD,Li':PFléY:R;a@@l
4

3. Hyperélasticité

Les modéles hyperélastiques permettent de décrire le comportement élastique non linéaire en
contraintedéformation des matériaux biologiques. Dans ces modeéles, une fonction de densité
dfpQHUJLH HVW XWLOLVpH SRXU GpFULUH OHHéORERISEUWHPHQV
PRGgOH OH SOXV VLPSOH ,0 GpFULW OH PDWpULDX FRPPH X
partir duquel il adoptera un comportement4iogaire. Le modélde MooneyRivlin, plus adéquat

pour les grandes déformations que le modeleN@éokien, est une combinaison linéaire des deux
invariants du tenseur des déformations de Ca@i®en. En général, le modele Nidookien et

de MooneyRivlin sont valides pour dedéformations inférieures a 20% et 100% respectivement

Freutel et al., 20]%4Ces modeles sont généralement utilisés pour modélisenportement de

la substance fondamentale Afisreuse des tissus mogisreutel et al., 201}4 Dans certains cas,

cette théorie a étéilisée pour modéliser le comportement des ligaments en adaptant la loi pour

distinguer le comportement de la substance fondamentale et des fibres dans un co(Radam

et al., 200 Trajkovski et al., 2014

4. ORGgOH GTHQGRPPDJHPHQW HW GH UXSWXUH
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$ILQ GIpWXGLHU OHV PpFDQLVPHYV GH UXSWXUH GHYV OLJDPH(
estimportantGH GpILQLU XQ PRGqQOH GH UXSWXUH 8Q PRGgOH GH
implémenté dans les ligaments du modéle SM2S. Lorsque la déformation prirtdgitédént une

valeur seuil H un facteur de dommage, D (- k) / (K - K) est appljué pour réduire la
FROQWUDLQWH GDQV OfpOpPHQW /D UXSWXUH VH SURGXLW OF
atteint une valeur critiqudd 8 QH IRQFWLRQ GH PLVH j OTfpFKHOOH HVW |
OfLQIOXHQFH GX WDrXfJeGiHH GpIRUPDWLRQ V
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ANNEXE B - TRAVAUX DE CARACTERI SATION DES LIGAMENTS

K Vai
. \
Régio| Ligame L] AIre | m.s| E Mpa)l (Wmm) | Hi | Dai(mm) | (Mpa) | Fei(N)
Auteurs | Age n nt n|(mj| (m 1y " N d
m) mz) eant eant eant
(s1) sD D SD Mean+SD Mean+SD Mean+SD
30. 12742
ALl 3160) 4 2 4.6+17
14, 101+2
P 41%% o 260£113
[30-| TL
12.| 34 274+1
69]| T12 LF 61 "5 o 17 2.6+06
10.| 16.
ISESSL 5| 77| g 58+36 2.8+03 130490
Chazal e ITL| 2|55| 51| 002 118+2 1.5+01 95+14
al. 1985 I I N
12.| 5. 12042
ALLE ST 5l g 6.3+07 511+43
11| 25. 129+3
mo |tz | 1% 6| 7 4.3:08 38388
80]| L1
L q| 29| 3
o] o 109+0 4.8+0
11.| 30.
ISESSL 9 67+30 4.9+08 213479
ALL 13 47410 6.4+04 166+31]
Yoganan e | o LF| 13 6.3+06 350445
dan et
al 1989 | 88| T1 ALL 13 62+14 6.3+08 182+13
LF| 13 93+13 335428
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K Vil
i v E (Mpa i il (Mm i (N
A Régio| Ligame L | Aire (mm.s =) (N/mm) Wy | Dres (mm) (Mpa) Fra (N)
uteurs | Age n nt n|(mj| (m 1y
m) | m?) 1) Meant | MeantS Mean | ). n+sp| Mean+SD Mean+SQ
D SD
37.| 32 [0.28- [8.2-
ALL 1 4 33+16 | 0.49]
33, [0.11- [7.2-
PLL 3 52 20+12 0.16] 28.4]
15| 84 [0.29- -
LF [1.3-4.1]
Pintar et| [30-| TI 13| 2| 2 10 27+9 1.02]
al 1992 | 89]| S1 i 2 1 16| 43, [0.48 - [35-
4| 8 34+11 | 0.90] 14.4]
s | 16] 3 [0.52- [1.8-
o] 1 1247 | 1.20] 5.9]
s |25 25 [0.71- [8.9-
2 2 24+11 1.15] 15.5]
cz2 18.| 11 0.31+0
C5 10 8 1 438 16£3 |.05 8.4+18
ALL
C5 18.| 12 0.35£0
T1 ! 3 1 282 181 |.06 12+14
c2 19.| 11 0.18+0
Cc5 o 3 40912547 | .03 6.3:23
PLL
C5 17.| 14 0.34+£0
T1 10 9 7 230 23+2 |.03 12.8+34
cz2 46. 0.77£0
Yoganan C5 12185 9 3112547 |13 2.6+08
danetal | >60 LF 10
2000 C5 11 10.| 48. 35 0.88+£0
T1 6 9 T |22¢4 |.13 2.6£03
c2 42, 1.48+0
C5 8|69 2 50 34+6 |.29 5.7+15
JC
C5 49, 1.16+0
T1 11167 5 48 37t6 | .2 7.4+13
cz2 8 10.| 13 49 0.61+0
C5 4 0 T 8+2 A1 3x08
ISL|
C5 13 0.68+£0
T1 8199 4 50 6x1 14 2.9+07
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K Vail
i V. | E (Mpa) Hi | Drai (mm) Fait (N)
Auiers | Age Régio| Ligame N (:;1 A(\:]e (mm.s (N/mm) I ail (Mpa) i
n nt 1)/
m) | m?) (st) M(;;g:r Megnts Mg‘gﬁ Mean+SD Mean+SD Mean+SD
lidaetall [18- 185
.2002 85] L4L5| ISESSY 24 203+£103
ALl 11
PLY 5
Shimet| [40-| C2
al. 2006 | 69]| C7 LR 12
JC 15
ISy 9
ALL 14 138+112
PLLU 16 164+80
Ivancic
etal | /1-] C2 LF| 15
2007 92]| T1 244+143
JC 32 220184
ISLSSL 9
33.3+19
ALL 61 5 400+239
Basset| [60-| C2
32.6+24
al 2007 | 68]| T1 PLL| 61 3 4354290
LF| 61 5.3128 231+119
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K Vil
i V' | E (Mpa) Hi | Drai (mm) Frail (N)
Auteurs | Age Régio| Ligame| (rl;1 A(:]e (mm.s (N/mm) I ! (Mpa) o
n nt 1)/
m) | m?) 1) Mg;?i Megpts Mg;:i Mean+SD Mean+SD Mean+SD
16 05 139+5 | 1.15+0 31913
' 50+22| 8 49 4+11 2 342+149
164+5 | 0.93+0 35.8+14
ALL 1239 50 68+33| 7 41 3.9+15 |9 3841166
106+2( 24216 | 0.9+0 45.6+11
15 150 5|5 31 |38:1 |9 450+132
16 05 215+6 | 0.76£0 29.3+12
' 63+22| 8 31 27+11 |1 341+104
288+9 | 0.73x0 43.8£19
PLLI 131 39 20 98+40( 0 21 29+09 |3 497+167
19 150 142+6| 362+1 | 0.65£0 39.4+15
9|51 2 2.8+07 |2 437+135
14 05 24.6+1] 1187 |0.62+0
' 51|0 12 5.6+14 |5.6+x24 | 2431118
Mzttt:fc' [26-| C7 el 13l 85 Jo| 286£1] 14156 | 058:0
2012 50]|] T1 ' 33|5 13 49+15 |8+31 3281121
29.5+1|144+7 | 0.52+0
15 150 55|0 .16 42+15 |6.5+24 258+99
o5 05 6.9+£3 0.97+0
' 2(85+41 | .32 44+14 |35+12 195162
10.1+3|122+4 | 1.12+0
JQ 24140 20 413 51 42+19 |6+22 270191
11.8+3|142+4 | 1.11+0
36 150 6|0 46 43+18 |6.1+17 286+73
14 05 137+1 0.65+0
) 0/13t8 |.17 6.7£19 |4.5+29 56+37
10. 33212 0.4£0
ISL 12 7 20 5713625 |12 47+15 |7.5+65 93+69
29.9+1 0.45+0
o 150 5(35+17 |.12 4.6+x13 |8.3x62 98+66
ALL ‘ 815+234
Iwasky T12
2012 L1 PLL 463162

LF

865+313
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K Vai
; v E (Mpa i il (Mm i (N
A Régio| Ligame Ll (mm.s (Mpa) (N/mm) e (Mpa) Fer)
uteurs | Age n nt n|(mj| (m 1y
m) | m?) 1) MgaDni Megnts M(;?Dn:r Mean=SD| Mean+SD Mean+SD
10. 386+8 1.27+0
<25 ALL 3135 g 4]100+1 | 3 47412 |305+69 | 319467
[ 26- 10. 34348 1.03+0
60] PLL 7)38] 7|96+16 | .18  [38+Q7 |218+5 | 227+44
10. 30.3+6 0.81+0
>60 LR 51 37) g 4|89+13 | 15 |2.9+06 |17.3x39| 182451
13 42.4+4] 13621 | 0.94%0
<25 ALL 41401 83 16 |37+03 [27.9+56| 360+44
Tkriaé':of [26-| C2 | || 5| ag| 13| | 37.9¢5/134:2 |0.89:0
oo1a |69 C7 2l 5 4|7 05 |36+04 |222+48| 310+76
13 111+2 | 0.77+0
>60 LF 6135 275+7|3 12 |27+07 |147+45| 181+53
33 8.3+1 1.52+0
<25 ALL 514l oy 2|64+15 |18  |59+06 |6.7+07 | 224+23
[ 26- 34, 7.442 1.26+0
60] PLL 5141) 7y 8|48+11 |41  |46+02 |39+01 | 131+10
33 5.5+1 1.09+0
>60 LF 3|40 23 |42+03 |35+07 | 115+24
[67-| TL 0.83+0
Robertso 86]| T12 27
netal SS|
2015 | [47-] T12 0.89+0
100]| L5 46




ANNEXE C - RESULTATS DES ESSAISDE TRACTION DES L IGAMENTS RACHIDIENS

Tests dynamique leng
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Type
. courbe Taux de Taux de
D1 N corps Niveau Région Typede (linéaire / | déformatio | K(N/mm) | déformatio | K(N/mm) 9 [ E@  Knean(2
essai vertébral ligament sur K essais)
concave / n n
convexe)
1 1 L2L3 L ALL concave 0.6 255 0.6 243 4 249
2 1 T12L1 TL LF| convexe 0.5 88 0.5 90 2 89
3 1 T12L1 TL PLL L 0.6 506 0.6 492 3 499
4 1 C*T1 T LF| convexe 0.8 144 0.7 134 7 139
6 1 L2L3 L PLL convexe 0.5 383 0.5 370 3 376
7 1 L2L3 L ISL L 0.6 6 0.6 5 13 6
8 1 T9T10 T PLL convexe 0.8 209 0.8 204 2 206
9 1 T12L1 TL ALL L 0.7 453 0.7 453 0 453
10 1 L4L5 L ALL L 2.1 160 2.1 154 4 157
11 1 L4L5 L ISL L 0.8 9 0.9 I 18 8
12 1 T9T10 T LF| convexe 1.0 113 1.0 106 6 109
13 1 C*T1 T PLL L 11 113 11 101 10 107
14 17-15 L4L5 L LF L 0.2 12 0.2 13 4 13
15 17-15 T12L1 TL LF L 0.9 25 0.9 25 0 25
16 17-15 L4L5 L ALL L 0.6 69 0.6 67 4 68
17 17-15 T8T9 T ALL L 11 291 1.0 286 2 288
18 17-15 T9T10 T PLL L 0.7 316 0.8 315 0 316
20 17-15 L1L2 TL PLL concave 0.6 69 0.6 64 7 66
21 36-15 T5T6 T PLL concave 1.0 324 11 231 29 278
22 36-15 L1-L2 L ALL L 0.5 463 0.5 455 2 459
23 36-15 T11T12 TL ALL L 0.7 693 0.7 646 7 669
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24 36-15 L1L2 TL PLL HE 0.8 163 0.7 161 1 162
25 36-15 T7-T8 T PLL L 13 600 12 558 7 579
26 36-15 L3L4 L ALL concave 04 942 04 850 10 896
27 36-15 L1L2 TL LA L 0.8 242 0.9 214 12 228
28 36-15 T11T12 TL PLL L 0.8 512 0.8 481 6 496
37 121-15 T10T11 T ALLL 0.5 166 0.6 156 6 161
38 121-15 T8T9 T PLL convexe 0.8 207 0.8 193 7 200
39 121-15 T10T11 T LF L 0.3 59 0.3 58 1 59
40 121-15 CrT1 T LA L 0.8 36 0.9 35 4 35
41 121-15 T8T9 T ALL L 0.8 222 0.7 219 1 221
42 121-15 T2T3 T ALL L 0.9 90 0.8 84 7 87
43 121-15 T10T11 T PLL convexe 0.5 71 0.5 68 5 69
44 121-15 T8T9 T LA L 0.4 105 0.5 76 28 90
46 67-17 Ti2L1 TL ALL concave 0.5 26 0.5 23 9 24
47 67-17 L2L3 L PLL L 0.6 33 0.6 32 2 33
48 111-16 L4L5 L PLL L 0.6 14 0.6 14 0 14
50 67-17 T4T5 T PLL concave 1.0 185 1.0 181 2 183
51 67-17 T8T9 T PLL concave 0.8 408 0.8 382 6 395
52 67-17 L4L5 L PLL concave 0.7 55 0.7 50 9 53
53 67-17 T6T7 T PLL L 0.9 294 0.9 280 5 287
54 67-17 T4T5 T ALL L 1.0 645 1.0 642 1 643
55 111-16 T4T5 T PLL L 11 167 1.0 161 4 164
56 111-16 T10T11 T PLL L 1.0 130 1.0 126 3 128
57 67-17 L2L3 L ALL|L 0.4 184 04 175 5 180




Tests dynamique rapide
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ID essd ccl)\lrps vzlptlgk?r l;l region| Type ligament | vitesse (mm/s) dé-:‘-c?rl:;(a?i((a)n Drail (MM) | Fair (N) | K (N'mm) | Ky | Vai (Mpa) | E (Mpa)
37| 121-15 T10T11 T ALL 841 92.7 250 928 712|0.3 202| 141
38| 121-15 T8T9 T PLL 438 72.9 1.18| 994| 1859(0.2 67.6| 759
39| 121-15 T10T11 T LF 648 435 3.12| 694 534/0.2 214| 246
40| 121-15 CrT1 T LF 647 117.3 3.01| 186 147|0.5 7.3 32
42| 121-15 T2T3 T ALL 709 1186 2.21| 798 486|0.4 26.4 96
43| 121-15 Ti0T1L T PLL 134 137 2.22| 1250, 1781|0.2 520| 727
44| 121-15 T8T9 T LF 663 56.1 485 806 457(0.4 314 210
46| 67-17 T12L1 TL ALL 398 42.3 7.39| 632 363/0.8 133 72
47| 67-17 L2L3 L PLL 389 457 3.00| 691 833/0.4| 1252| 1282
48| 111-16 L4L5 L PLL 295 354 405| 732| 1004|0.5| 1448| 1654
50| 67-17 T4T5 T PLL 253 516 142 745 1777/0.3 620 725
51| 67-17 T8T9 T PLL 253 414 2.78| 1419 2608|0.5 95.0( 1064
52| 67-17 L4L5 L PLL 242 33.7 3.62| 923 1215/0.5 1842| 1747
53| 67-17 T6T7 T PLL 115 21.2 0.78| 389 557(0.1 294 228
54| 67-17 T4T5 T ALL 173 36.1 0.63| 561| 1294|0.1 231| 256
56| 111-16 T10T11 T PLL 467 96.8 3.36| 294 103|0.7 24.9 42
57| 67-17 L2L3 L ALL 382 335 5.37| 884 204|0.5 27.9 73






