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RESUME

La croissance longitudinale des os longs et des vertebres s’effectue au moyen des
plaques de croissance cartilagineuses. La plaque de croissance se compose de trois
zones, soient les zones de réserve, proliférative et hypertrophique, qui sont hétérogénes
au niveau de leurs composition, structure, morphologie et comportement mécanique. La
plaque de croissance est sensible aux chargements mécaniques. Ce phénomene de
modulation mécanique de la croissance a des implications importantes dans les
déformations musculo-squelettiques progressives chez I’enfant et 1’adolescent, telles la
scoliose idiopathique adolescente, le tibia vara et le genu varum. Le comportement
mécanique de la plaque de croissance n’est cependant pas complétement déterminé, di
entre autres a la nature hétérogéne de ses trois zones. Par ailleurs, peu de modéles
numériques permettent actuellement d’étudier les mécanismes de déformation et 1’état
de contraintes au travers de la plaque de croissance. Le présent projet visait a développer
une approche numérique pour I’étude du comportement biomécanique de la plaque de
croissance dans un rachis lombaire personnalisé & la géométrie d’un patient, puis a

valider cette approche de modélisation.

Le premier objectif de ce projet était de développer un modele par éléments finis
volumiques du rachis pédiatrique personnalisé au niveau géométrique et intégrant une
représentation détaillée des vertébres lombaires, des tissus conjonctifs et en particulier
de la plaque de croissance. La géométrie et les propriétés mécaniques des vertébres ont
été générées a partir d’images tomodensitométriques de patients et de relations linéaires
entre la densité radiographique et les propriétés mécaniques des tissus osseux. Une fois
les vertebres maillées, le krigeage dual a permis la personnalisation géométrique du
maillage de ces vertebres aux caractéristiques spécifiques de quatre rachis lombaires de
patients, a partir des informations disponibles depuis leurs radiographies bi-planaires.
Les disques intervertébraux, les ligaments et les plaques de croissance, constituées des

zones de réserve, proliférative et hypertrophique, ont été générés a partir du
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positionnement relatif des structures osseuses vertébrales. Ces tissus conjonctifs ont été
maillés avec des éléments solides hexaédriques, alors que des éléments cables actifs
seulement en tension ont été utilisés pour modéliser les ligaments. Des propriétés
mécaniques linéaires élastiques ont €té attribuées aux tissus conjonctifs. Des éléments de

contact surfaciques ont été appliqués aux facettes articulaires.

Le second objectif du projet visait & valider le modéle biomécanique du rachis aux
niveaux géométrique et mécanique. La validation géométrique a été effectuée a I’aide de
spécimens vertébraux surfaciques virtuels de précision géométrique de 1.1 + 0.8 mm
(Delorme et coll., 2003). Un modele par éléments finis de ces vertébres a été généré en
personnalisant les vertebres maillées vers ces géométries. Par la suite, 15 indices
géométriques ont été évalués pour les spécimens et les verteébres maillées et ont permis
une comparaison statistique. Les tests de Student ont indiqué qu’aucune différence
significative n’existait entre les spécimens et les vertébres maillées (0.323 < P < 0.336).
Les tests de Wilcoxon ont démontré que la méthode de personnalisation ne surestimait
pas et ne sous-estimait pas les indices géométriques des vertebres. De plus, les erreurs
calculées sur les indices géométriques ne dépassaient pas 1 % pour 83 % des indices.
Les autres erreurs calculées ne dépassaient pas 13 % a I’exception de deux mesures dont
les écarts représentaient moins de 9 mm. La validation du comportement mécanique a
été effectuée en comparant la réponse des quatre unités fonctionnelles lombaires avec les
expérimentations sur des rachis cadavériques adultes menées par Panjabi et coll. (1994).
La comparaison des courbes de flexibilité a indiqué que le modele est moins flexible en
flexion, mais présente une pente similaire aux expérimentations. Les simulations en
torsion ont démontré un comportement beaucoup plus flexible. En torsion et en inflexion
latérale, les courbes de flexibilité ont été plus linéaires que celles de Panjabi et coll.
(1994). Une étude comparative de la distribution des propriétés mécaniques a également
fait I’objet d’une analyse de la variation inter-individus dans les vertebres, puisque les
propriétés mécaniques de 1’0os ne faisaient pas 1’objet d’une personnalisation. Dans

I’ensemble, les propriétés mécaniques disposées dans le modele par éléments finis des
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vertebres différaient des sujets de comparaison (P < 0.05). Ce résultat est appuyé€ par les
observations sur les variations inter-individus des propriétés mécaniques dans 1’os
rapportées par plusieurs auteurs (Cody et coll., 1996; Périé et coll., 2001; Koperdahl et
coll., 2002; Templeton et coll., 2004). Cependant, I’os étant relativement rigide, ce sont
principalement les propriétés des tissus conjonctifs qui ont un impact sur le
comportement des unités fonctionnelles et sur la distribution de contraintes au travers de

la plaque de croissance.

Le troisiéme objectif du projet consistait & déterminer les caractéristiques géométriques
et mécaniques de la plaque de croissance ayant une influence significative sur son
comportement mécanique. Les facteurs évalués, par [Dentremise d’un plan
d’expérimentation permettant de réduire le nombre de simulations, ont inclus I’€paisseur
totale de la plaque de croissance, les fractions des zones hypertrophique et proliférative,
les modules ¢lastiques des zones hypertrophique, proliférative et de réserve ainsi que le
coefficient de Poisson. Les modalités de ces sept facteurs ont été sélectionnées a partir
des plages de données disponibles dans la littérature. Un total de 16 simulations a été
nécessaire pour chacun des cas de chargement suivants : flexion, extension, torsion,
inflexion latérale et compression uniaxiale. Sept parametres mécaniques, évalués a partir
des simulations, ont permis de déterminer les effets significatifs (P < 0.05) sur le
comportement mécanique de la plaque de croissance : la contrainte de Von Mises, les
contraintes de cisaillement dans les trois plans principaux et les déformations dans les
trois directions principales. Ces parametres ont ¢été analysés pour les zones
hypertrophique, proliférative et de réserve, la plaque de croissance et le disque
intervertébral et ce, pour les zones d’intérét craniennes et caudales de 1’unité
fonctionnelle L1-L2. Les analyses ont indiqué que le coefficient de Poisson et
I’épaisseur totale de la plaque de croissance sont les principaux facteurs significatifs en
flexion. Pour des chargements en extension, en inflexion latérale et en compression, ce
sont le coefficient de Poisson et le module élastique de la zone hypertrophique qui ont

été identifiés réguliérement significatifs. La plaque de croissance soumise a une torsion a
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été principalement affectée par 1’épaisseur de la plaque de croissance ainsi que par les
modules élastiques des zones hypertrophique et proliférative. Les trois zones de la
plaque de croissance ont vu leur propre module élastique retenu comme facteur
significatif. Les paramétres de déformation ont indiqué, dans les différentes zones de la
plaque de croissance, une interaction significative entre leur propre module élastique et
le coefficient de Poisson. L’épaisseur totale de la plaque de croissance a été identifiée
comme significative sur le comportement mécanique du disque intervertébral et de la
plaque de croissance dans son ensemble. D’ailleurs, le coefficient de Poisson s’est avéré
étre un facteur régulierement significatif pour 1’intégralité¢ de la plaque de croissance.
Les fractions des zones hypertrophique et proliférative ont été rarement significatifs
alors que le coefficient de Poisson était le facteur d’influence le plus souvent significatif
dans I’ensemble des zones d’intérét et pour tous les cas de chargement. Cette
observation est causée par la large garhme de valeurs couvertes par les modalités du

coefficient de Poisson.

Cependant, la validation du mod¢le biomécanique posseéde certaines limites. D’abord,
les propriétés mécaniques des tissus sont linéaires et isotropiques dans le modele
contrairement aux différentes structures biologiques. De plus, la validation mécanique
est basée sur les résultats d’expérimentations de rachis cadavériques matures, par
manque de données expérimentales sur le comportement du rachis pédiatrique, alors que
leur comportement mécanique est distinct (Kumaresan et coll., 2000). Puis, aucune des
simulations numériques sur la plaque de croissance n’a fait I’objet de comparaison avec
des observations sur des échantillons de plaque de croissance expérimentaux. D’autre
part, les corrections nécessaires apportées aux facettes articulaires, dont la géométrie

influence la mobilité du rachis, pourraient avoir altérée la réponse mécanique du modeéle.

Le travail effectué dans le cadre de ce projet de maitrise a, néanmoins, démontré la
pertinence d’un mod¢le biomécanique pour investiguer les mécanismes de déformation

et I’état de contraintes internes de la plaque de croissance. L’approche de modélisation



est un outil innovateur permettant de personnaliser un modele par éléments finis détaillé
du rachis et constitue une alternative aux expérimentations sur des tissus du rachis
lombaire pédiatrique. Dans 1’état actuel, le modele peut servir & l’analyse du
comportement mécanique des tissus osseux, conjonctifs et de la plaque de croissance
sous un chargement quasi-statique. Afin d’améliorer la qualité des simulations, les
travaux futures devraient étudier les non linéarités des propriétés mécaniques de la
plaque de croissance ainsi que perfectionner la modélisation des facettes articulaires. A
long terme, cette modélisation pourrait mener & I’amélioration des traitements

orthopédiques actuels et au développement de nouvelles approches exploitant le

potentiel de la modulation de croissance.
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ABSTRACT

The longitudinal growth of long bones and vertebrae occurs in the cartilaginous growth
plates. Growth plates are composed of three zones: the reserve, proliferative and
hypertrophic zones. Each zone has its own compositional, structural, morphological and
mechanical characteristics. Growth plates are sensitive to their mechanical environment,
referred to as the mechanical modulation of growth. This phenomenon has key
implications in infant and juvenile pathological progressive musculoskeletal deformities,
such as idiopathic scoliosis, tibia vara and genus varus. The mechanical behavior of the
growth plate is not completely characterized, due to the important heterogeneity among
its three zones. Furthermore, very few modeling allow the possibility to study
deformation mechanisms and stress states through the growth plate. The purpose of the
present project was then to develop a numerical model to study the mechanical behavior
of the growth plate in a geometrically personalized pediatric lumbar spine and to

validate the developed modeling approach.

The first objective of the project was to develop a detailed finite element model of the
pediatric spine personalized to the patient’s geometry, including detailed modeling of
the lumbar vertebrae, connective tissues and growth plates. The geometry and
mechanical properties of the vertebrae were generated from serial CT-Scan of patients
and the linear relationship between radio-density and mechanical properties of bone
tissues. Following meshing of the vertebrae, the dual kriging was used to personalize the
geometry of the finite element models of the vertebrae to the specification of four
patients’ lumbar spine using their bi-planar radiographs. Intervertebral discs, ligaments
and growth plates, composed of the reserve, proliferative and hypertrophic zones, were
generated based on vertebral endplate profiles and the relative positions between adjacent
vertebrae. Soft tissues were meshed with structured solid elements, whereas tension only

cable elements were used to model the ligaments. Linear elastic mechanical properties
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were assigned to soft tissues. Surface-to-surface contact elements were used to model

the articular facets.

The second objective was to geometrically and mechanically validate the biomechanical
model of the spine. The geometrical validation was performed using a set of virtual
vertebral specimens with geometrical accuracy of 1.1 + 0.8 mm (Delorme et al., 2003).
A finite element model of those vertebrac was generated by personalizing the meshed
vertebrae toward these specimen geometries. Statistical comparisons of 15
morphometrical parameters were completed between specimen and meshed vertebrae.
The Student’s t test pointed out that there was no significant difference between each
vertebral FE model and its corresponding reference specimen (p > 0.323). The Wilcoxon
rank test was also non significant between comparable geometric parameters, indicating
that the personalized model does not over- or underestimate the measured geometrical
parameters. Moreover, calculated errors on geometrical parameters were under 1 % in
83 % of the indicators. The other errors calculated were not exceeding 13 %, except for
two measures that represented less than 9 mm. The mechanical validation was
performed by comparing the mechanical behavior of the four lumbar functional units
with data obtained in experiments on cadaveric adult lumbar spines by Panjabi et al.
(1994). Comparison of the flexibility curves indicated that the model is less flexible in
flexion, but with a slope similar to the experimentations. Simulations in torsion showed
a more flexible trend. In extension and in lateral bending, the flexibility curve was more
linear as compared to results of Panjabi et al. (1994). A comparative study on the
distribution of the bone mechanical properties was also completed to investigate inter-
individual variation into the vertebrae, since there was no personalization of the material
properties of the bone structures. Overall, the material properties distribution into the
finite element model of the vertebrae was different from the comparison specimens
(p £0.05). This result is supported by the inter-individual variation of the material
properties into the bone observed in many studies (Cody et al., 1996; Périé et al., 2001;
Kopperdahl et al., 2002; Templeton et al., 2004). However, considering that bone is
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relatively rigid, it is the mechanical properties of the connective tissues that mostly
influence the behavior of the functional unit and the stress distribution through the

growth plate.

The third objective of the project was to determine the geometrical and mechanical
characteristics of the growth plate that significantly affect its mechanical behavior. An
experimental design, which allowed reducing the number of simulations, was used to
evaluate the following factors: the total thickness of the growth plate, the fraction of the
hypertrophic and proliferative zones, the elastic modulus of the hypertrophic,
proliferative and reserve zones, and the Poisson’s ratio. The modalities of those seven
factors were chosen from ranges of available data from the literature. A total of 16
simulations were performed for each of the following loading cases: flexion, extension,
axial torsion, lateral bending and compression. Seven mechanical parameters were
evaluated in each simulation to determine the significant influences (p < 0.005) on the
mechanical behavior of the growth plate: the Von Mises stress, the shear stresses in the
three principal planes and the strain in the three principal directions. These parameters
were analyzed in the hypertrophic, proliferative and reserve zones, as well as in the
growth plate and intervertebral disc. These zones of interest of the functional unit L1-1.2
included cranial as well as caudal regions. This sensitivity study showed that the Poisson
ratio and the total thickness of the growth plate were the principal significant factors in
flexion. For extension, lateral bending and compression loading cases, the Poisson ratio
and the elastic modulus of the hypertrophic zone were often found significant. Torsion
on the growth plate was mainly affected by its own thickness and by the elastic modulus
of the hypertrophic and the proliferative zones. The three zones of the growth plate had
their own elastic modulus significantly influencing the mechanical parameters. The
strain parameters indicated, in the different zones of the growth plate, a significant
interaction between their own elastic modulus and the Poisson ratio. The total thickness
of the growth plate was significant for the mechanical behavior of the intervertebral disc

and the whole growth plate. The Poisson ratio was found to be regularly significant in
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the whole growth plate as well. The fractions of the hypertrophic and proliferative zones
were rarely significant, whereas the Poisson ratio was the more significant factor
influencing all the zones of interest for the different loading cases. This observation was

caused by the large range of values covered by the modalities of the Poisson ratio.

However, validation of the developed model had some limitations. First, the material
properties of the tissues were modeled as linear and isotropic, which differs from the real
mechanical behavior of these biological structures. Furthermore, the mechanical
validation is based on experimental data obtained from mature cadaveric spines, since no
data on pediatric spine were available, although adult and pediatric spine mechanical
behaviors are known to be distinct (Kumaresan et al., 2000). No comparison could be
made between growth plate simulations and experimental tests on specimens. Another
limit concerns the corrections implemented on the articular facets, which could have
influenced the mobility of the spine and the corresponding mechanical response of the

model.

The work carried out within the framework of this project demonstrated the relevance of
the biomechanical model to investigate deformation mechanisms and stress states
throughout the growth plate. The developed modeling approach is an innovating tool
allowing the generation of a personalized detailed finite element model of the pediatric
spine, and offers an alternative to experiments involving pediatric tissues of the lumbar
spine. In its actual form, the model can be used to study the mechanical behavior of
bones, connectives tissues and growth plates under quasi-static loading. Future studies
should investigate the non-linearity of the material properties of the growth plate and
improve the modeling articular facets. In the long term, this work could lead to the
improvement of actual orthopedic treatments and to the development of new approaches

using the mechanical growth modulation.
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INTRODUCTION

La croissance longitudinale des os longs s’opére au moyen des plaques de croissance,
généralement situées entre 1’épiphyse et la métaphyse. Ce cartilage est juxtaposé aux
plateaux des corps vertébraux. La plaque de croissance est composée de trois zones
(réserve, proliférative et hypertrophique), hétérogénes au niveau de leur composition,
structure, morphologie et comportement mécanique. La plaque de croissance est sensible
aux chargements mécaniques (Leveau et Bernhard, 1984), qui référe au phénomeéne de
modulation mécanique de la croissance. Une augmentation de la compression sur le
cartilage réduit la croissance et, inversement, une diminution de la pression 1’augmente
(Alberty et coll., 1993; Farnum et coll., 2000; Arriola et coll.,, 2001; Stokes et coll., 2002b;
Wang et Mao, 2002). Malgré qu’une compression dynamique soit essentielle au
développement des tissus osseux, les chargements excessifs ménent & des altérations de
croissance osseuse. Ce phénomeéne a des implications importantes dans les déformations
musculo-squelettiques progressives chez 1’enfant et 1’adolescent, telles la scoliose
idiopathique adolescente, le tibia vara et le genu varum (Leveau et Bernhard, 1984; Frost,
1990; Stokes et coll., 1996; Villemure et coll., 2002). Ce principe de modulation mécanique
est utilisé en clinique pour contréler ou au mieux inverser la progression de ces

déformations a I’aide de traitement par ortheses ou I’implantation d’agrafes.

Ces conditions cliniques ont motivé des études biomécaniques de la plaque de
croissance. Le comportement mécanique de la plaque de croissance n’est cependant pas
complétement déterminé di, entre autres, & la nature hétérogéne de ses trois zones. Par
ailleurs, les différentes études expérimentales sont limitées aux modéles animaux
(Hunziker et Schenk, 1989; Cohen et coll., 1994 et 1998; Williams et coll., 2001; Abad et coll.,
2002; Villemure et coll., 2006) pour des raisons éthiques sur I’utilisation de tissus humains
pédiatriques. En complément aux expérimentations, des modeles analytiques ont été
développés pour étudier le comportement mécanique de la plaque de croissance ainsi

que Deffet des chargements sur la croissance a I’aide de la méthode des éléments finis.



Ces modeéles permettent d’analyser le comportement mécanique de structures puis
d’effectuer de nombreuses études de sensibilité sur les conditions de chargement, ainsi
que sur les paramétres géométriques et mécaniques du modele. Des techniques ont
également été développées pour personnaliser la géométrie du modele aux
caractéristiques spécifiques d’un patient. Kumaresan et coll. (2000) ont déterminé que le
comportement mécanique d’un rachis pédiatrique ne pouvait étre extrapolé depuis les
résultats provenant d’un rachis adulte. Konz et coll. (2001) ont, pour leur part, indiqué
que les contraintes mécaniques affectant la plaque de croissance variaient en fonction de
la géométrie des corps osseux adjacents. Villemure et coll. (2002) et de Carrier (2004)
ont étudié, dans leurs travaux, la modulation de croissance a 1’aide de modéles par
¢léments filaires du rachis. Ils ont identifié¢ que la modélisation volumique de la plaque
de croissance était nécessaire afin de déterminer la distribution de contraintes et de

déformation au travers de la plaque de croissance.

Ce projet de maitrise vise le développement puis les validations géométrique et
mécanique d’un modele par éléments finis du rachis lombaire personnalisé
géométriquement, incluant une modélisation détaillée des tissus osseux et conjonctifs,
puis intégrant la plaque de croissance et ses trois zones constitutives (réserve,
proliférative et hypertrophique). Par la suite, une analyse de sensibilité sera effectuée a
I’aide du mod¢le afin de déterminer les parameétres géométriques et mécaniques affectant
le comportement mécanique immédiat de la plaque de croissance sous divers cas de

chargement quasi-statiques représentatifs des sollicitations que subit un rachis.

Ce mémoire de maitrise comporte six chapitres dont le premier est une revue de
littérature qui expose les connaissances pertinentes a la compréhension du projet. Le
second chapitre présente la rationnelle du projet et une synthese des objectifs. Le corps
du mémoire suit avec, dans le chapitre 3, la présentation d’un article développant la
méthodologie proposée pour construire et valider le modele par éléments finis. Puis, le

chapitre 4 expose les résultats d’une étude de sensibilité analysant I’influence de



paramétres géométriques et mécaniques de la plaque de croissance sur son
comportement mécanique. Au chapitre 5, une discussion générale rapporte le bilan des
principales observations, suivie des conclusion et recommandations pour la suite du

projet.



CHAPITRE 1 - REVUE DES CONNAISSANCES

La revue des connaissances présente des notions de base des tissus osseux et
cartilagineux, du développement des os, de la modulation mécanique de la croissance et

de différents modéles géométriques et biomécaniques du rachis.

1.1 LES TISSUS OSSEUX ET CARTILAGINEUX

1.1.1  Le tissu osseux

L’os est un tissu vivant constitué¢ de cellules et de matrice extracellulaire. Trois
principaux types de cellules se retrouvent dans le tissu osseux. Les ostéoblastes
synthétisent la matrice osseuse. Les ostéocytes sont des ostéoblastes matures. Les
ostéoclastes remodelent 1’os en résorbant la matrice osseuse sous des influences
environnementales. La matrice extracellulaire se compose de fibres de collagéne, de
substance fondamentale et de minéraux. Les matiéres organiques donnent a 1’os son
élasticité et sa flexibilité, alors que les matiéres inorganiques lui conférent une résistance

mécanique, une rigidité et une certaine dureté.

L’os est d’abord de type non lamellaire, dans lequel il n’y a pas d’orientation
préférentielle des fibres de collagene. Le tissu devient lamellaire par réarrangement de
I’orientation des fibres de collagéne via stratification avec la matrice osseuse selon les
lignes de distribution des efforts. Il en résulte 1’os cortical et 1’0s spongieux qui sont
illustrés a la figure 1.1. L’os cortical est dense, concentrique autour de vaisseaux
sanguins et se situe majoritairement en périphérie. L’os spongieux est poreux (entre
75 et 95 % de porosité) et formé de trabécules séparant les aréoles remplies de moelle

osseuse et disposées sur le long des lignes de transmission des forces.



Os spongieuix

Os cortical

Figure 1.1 : Schéma de ’os cortical et de I’os spongieux
(adaptée de www.sirinet.net)

Partie intégrante du systéme squelettique, 1’os participe aux fonctions mécaniques de
support des tissus mous, de protection des structures anatomiques et de bras de levier
pour les muscles. L’os a aussi une fonction hématopoiétique pour la formation des
globules rouges par I’intermédiaire des cellules de moelle osseuse. Finalement, la
fonction métabolique des os est de constituer une réserve de calcium et de phosphore

pour le corps humain.

1.1.1.1 Les os longs

L’o0s long typique est schématisé a la figure 1.2. 1l se constitue d’un corps principal, la
diaphyse, et de deux extrémités, les épiphyses. La métaphyse se situe entre ces deux
sections et se sépare de I’épiphyse par le biais de la plaque de croissance pour les os
immatures. La périphérie osseuse est généralement corticale. L 0s spongieux se situe a
I’intérieur. L’endoste est une fine membrane conjonctive recouvrant les canaux internes,
tandis que le périoste est une enveloppe externe qui nourrit 1’0s et permet I’insertion des

tendons et des ligaments.
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Figure 1.2 : Coupe schématique de I’os long typique et de son développement
(adaptée de Jee, 1988)

1.1.1.2 Les vertébres

Les vertébres sont des os courts rayonnés puisqu’elles possedent des prolongements
symétriques selon certains axes. Elles se composent de deux sections : un corps et arc
postérieur. La partie antérieure est un demi-cylindre avec une face supérieure et une face
inférieure ou se situent les plaques de croissance. L’anatomie des vertébres est illustrée a
la figure 1.3A-B-D. L’arc postérieur comporte deux pédicules, des lames, deux
processus transverses, quatre processus articulaires et un processus épineux. Sous les
pédicules se trouve le trou intervertébral qui permet le passage des nerfs et du plexus
veineux et artériel. Entre le corps et ’arc postérieur se trouve le foramen vertébral qui
délimite le canal rachidien. Le disque intervertébral est a la fois un amortisseur et un
joint flexible entre deux corps vertébraux. Il est constitué d’anneaux concentriques

fibreux et d’un noyau gélatineux, le nucléus pulposus. Il est présenté a la figure 1.3C.



Corps
vertébral

Foramen
vertébral

Pédicule

Processus
transverse

Processus

articulaire

Lame

Processus |~
épineux

Canal vertébral
[canal vertebrar |

ey

Corps vertébral

N

Anneau fibreux |

Noyau
pulpeux

A Veriéhra 12 :
e supbricurs

Processus

articulaire

Disque
intervertébral

Processus
transverse | s

Processus
épineux

Processus
articulaire
inférieur

Corps vertébral

B Vertbres L3 1143
H gyt pastérivure

Disgue interverthral

Processus
articulaire

o

Foramen
intervertébral

Processus
transverse

Vertthres lombalres
vige Tatérale gauche

Processus |,
épineux
Protessus
arfivadaie

Courbure
thoracique

Courbure
sacrale

(€]

Courbure
cervicale

Courbure
lombaire

Satsuns
51555

L00eyR

Figure 1.3 : Schéma des vertébres lombaires, du disque intervertébral et des
courbures sagittales de la colonne vertébrale (adaptée de Netter, 2004)

Le mouvement permis par une unité fonctionnelle composée de deux vertébres ne

permet que peu d’amplitude, mais I’ensemble des 23 articulations intervertébrales

permet une plus grande liberté de mouvement. La courbure sagittale du rachis augmente

cette mobilité en plus d’accroitre sa résistance et sa stabilité face aux efforts de

compression. La figure 1.3E présente le rachis en distinguant les courbures des sections

cervicale, thoracique, lombaire et sacrée. Les apophyses articulaires sont les points

pivots de I’articulation, alors que les autres apophyses sont des bras de leviers pour les

différents muscles et ligaments.



Les vertébres des différentes sections du rachis posseédent des caractéristiques propres.
Sommairement, les corps vertébraux augmentent de taille de la région cervicale a la
région lombaire pour répondre a un chargement mécanique progressant avec la masse

corporelle a supporter.

1.1.2  Le tissu cartilagineux

Les cartilages sont des tissus conjonctifs spécialisés composés de cellules, les
chondrocytes, et de matrice extracellulaire. Les cellules cartilagineuses synthétisent la
matrice extracellulaire, un gel ferme composé d’eau, de protéoglycanes, de sels
minéraux et de fibres de collagene qui améliorent la tenue mécanique du cartilage. Les
protéoglycanes rendent le tissu hydrophile, une propriété permettant de supporter les

charges de compression.

Il est possible de distinguer trois types de cartilage : le cartilage hyalin, le cartilage
¢lastique et le cartilage fibreux. Ce dernier est riche en fibres de collagéne paralléles aux
forces mécaniques. Il se situe au niveau des disques intervertébraux, de la symphyse et
des ménisques. Certains cartilages posseédent des fibres élastiques tels que ceux du
pavillon de l'oreille. Le cartilage hyalin est le plus commun et est présent, entre autres,
aux articulations. Il compose 1’ébauche cartilagineuse essentielle au développement des
os. Les tissus cartilagineux sont avasculaires. Leur nutrition dépend de la diffusion de

I’oxygéne et des nutriments.

1.2 LE DEVELOPPEMENT DES OS

L’ostéogenese est la formation du tissu osseux. Elle inclut le processus d’accroissement
de tissu suivi de I’ossification. La croissance est une sommation du nombre et de la taille
des cellules qui méne a I’élongation de I’os qui se distingue de la formation d’os. La

minéralisation et le développement de nouvelles cellules osseuses représentent



’ossification dont la contribution ne méne pas a I’¢longation. L’ostéogenése se produit &
partir soit de tissus conjonctifs ou soit d’une ébauche cartilagineuse; ces deux processus
représentent respectivement 1’ossification intramembraneuse et endochondrale.
L’ossification intramembraneuse s’opere par la différentiation du tissu conjonctif
directement en ostéoblastes. Ce type d’ossification s’effectue notamment au niveau du
crane. L’ossification endochondrale modifie histologiquement et biochimiquement le
cartilage pour former du tissu osseux. A terme, les chondrocytes des plaques de
croissance meurent et laissent place aux ostéoblastes du tissu osseux. La matrice
extracellulaire se calcifie et il y a vascularisation. L’ossification endochondrale est

schématisée a la figure 1.2.

L’ossification périostique est 1’apposition périphérique de nouvelles couches de tissu
osseux a partir de la couche profonde du périoste, ce qui permet 1’accroissement en

périphérie des os.

1.2.1 La plaque de croissance

La plaque de croissance, ou cartilage de conjugaison, est le cartilage interstitiel entre les
deux centres d’ossification, tel que démontré a la figure 1.4. Elle permet la croissance en
longueur postnatale des os. Il y a fermeture du cartilage de conjugaison et fusion entre
I’épiphyse et la métaphyse lors de 1’arrét de la croissance, entre 17 et 25 ans. Une plaque
de croissance épiphysaire est responsable de la croissance des centres d’ossification
secondaires et de leur géométrie. Son taux de croissance est cinq fois inférieur a celui du
cartilage de conjugaison (Frost et Jee, 1994). D’autres différences incluent la

morphologie et I’organisation des chondrocytes.

La plaque de croissance se distingue par trois zones, une jonction chondro-osseuse et
une surface externe fibreuse qui est une extension du périoste. Les chondrocytes
traversent une cascade de différentiation a travers trois zones constitutives : réserve,

proliférative et hypertrophique. La figure 1.4 schématise I’ensemble des structures.
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Chacune de ses zones se distingue par une orientation tridimensionnelle des cellules, un
degré d’hétérogénéité ainsi que par des caractéristiques mécaniques (Cohen et coll.,

1992; Radhakrishnan et coll., 2004).

t zone de réserve
}zone proliférative

1 zone hypertrophique

Figure 1.4 : Structure d’une plaque de croissance (adaptée de Pepin, 1981)

Dans le processus de croissance, les chondrocytes sont fixes et évoluent en une position
relativement a 1’os. Ce phénoméne est illustré a la figure 1.5. La matrice extracellulaire
modifie sa composition au travers des zones constitutives. La jonction chondro-osseuse

est la limite entre 1’étape d’élongation et la calcification de la matrice.

=
O
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Figure 1.5 : Une cellule est schématisée au cours de la croissance, ot elle demeure
en position fixe pendant que la plaque de croissance traverse les étapes de son
développement (adatée de Hochberg, 2002)

1.2.1.1 La zone de réserve

La zone de réserve est voisine de 1’épiphyse. Elle est constituée de cellules souches
(Abad et coll., 2002), de fibres de collagéne et de matrice extracellulaire. Elle se
distingue par la disposition aléatoire, la taille variable et la forme sphérique de ses

chondrocytes. Les fibres de collagéne sont également sans orientation. Elle posséde un
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role de support mécanique assuré par un taux de matrice extracellulaire élevé (Fujii et

coll., 2000). La coupe histologique de la figure 1.6A illustre la zone de réserve.

Zone
proliférative

Lone H)
hypertrophique

Figure 1.6 : A) Coupe histologique de la plaque de croissance proximale du tibia
d’un rat, B) Modéle schématique de Possification endochondrale, C) Irrigation
sanguine a la jonction chondro-osseuse (adaptée de www.unifr.ch)

1.2.1.2 La zone proliférative

La zone proliférative se situe entre les zones de réserve et hypertrophique. Une cellule
s’installe a la base d’une colonne de chondrocytes et se différencie avant de se diviser en
de multiples chondrocytes. La colonne formée est paralléle a I’axe longitudinal de 1’os.
La forme des cellules est uniforme et aplatie. L’orientation axiale des fibres de collagéne
permet une bonne résistance en tension et une déformation a la rupture (Fujii et coll.,
2000). La zone proliférative apporte une contribution significative a la croissance

osseuse par son apport quant a I’augmentation en nombre de chondrocytes.
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1.2.1.3 La zone hypertrophique

La zone hypertrophique se juxtapose a la jonction chondro-osseuse a proximité de la
métaphyse. Un petit nombre de chondrocytes continuent les colonnes de la zone
proliférative. Leur taille augmente rapidement longitudinalement. Leur volume peut
augmenter jusqu’a 20 fois. La production de matrice extracellulaire est triplée
comparativement a la zone proliférative. La matrice synthétisée affecte a son tour la
forme des chondrocytes puisqu’elle n’est pas complétement €lastique. La contribution de
la zone hypertrophique au taux de croissance peut étre de 1’ordre de 60 % (Farnum et
coll., 1990; Hochberg, 2002; Ballock et O'Keefe, 2003). La diminution de 1’épaisseur de
matrice et de collagéne, condensé entre les colonnes, produit des concentrations de

contraintes pouvant mener a la rupture (Fujii et coll., 2000).

1.2.1.4 La jonction chondro-osseuse

A la jonction chondro-osseuse, & proximité de la métaphyse, le front d’ossification
avance dans le cartilage diminuant son épaisseur a cette extrémité. Il n’y a pas de
croissance, mais une transformation de la matiére qui se cristallise et fait place aux
cellules osseuses. La vascularisation de I’os s’effectue par le développement de sites de
passage aux capillaires sanguins suite a la mort par apoptose des chondrocytes. Cette
mort est un processus actif d’autodestruction par fragmentation génétiquement
programmeée, telle une maturation terminale. La figure 1.6B-C représente le passage des

capillaires dans les sites laissés par les chondrocytes.

1.2.2 Taux de croissance

Les zones prolifératives et hypertrophiques ont une contribution significative a la
croissance par leur participation a 1’augmentation en nombre et en taille des cellules.
Dr’ailleurs, la taille des chondrocytes hypertrophiques est proportionnelle au taux de

croissance de 1’os (Kuhn et coll., 1996).
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Dans le processus de croissance, le temps est une variable importante, puisqu’il s’agit
d’un systétme dynamique ou le nombre de chondrocytes a I’entrée et a la sortie doit étre
corrélé pour stabiliser le taux de croissance. Pour conserver un régime permanent, il y a
production de huit nouvelles cellules par colonne a chaque jour dans la zone
proliférative puisqu’une couche de cellules hypertrophiques sort du cartilage de
croissance a la jonction chondro-osseuse a toutes les trois heures chez le rat de 28 jours
(Ballock et O'Keefe, 2003). Le taux de croissance différe largement selon les plaques de
croissance d’un individu et suggere un différentiel d’activation et de suppression des

genes.

Le taux de croissance est fonction de la production de cellules prolifératives, de la
synthése de matrice et de la variation de la taille des cellules hypertrophiques. Le temps
que prend le cycle cellulaire & se compléter affecte le taux de prolifération et, par
ailleurs, la vitesse de croissance (Wilsman et coll., 1996; Farnum et Wilsman, 1998a).
La vascularisation accélére la croissance en apportant 1’oxygeéne, les nutriments, les
minéraux ainsi que les différentes hormones et protéines. Toute manipulation locale
affecte I’irrigation sanguine des tissus. L’ischémie d’une plaque de croissance sous
compression, par exemple, inhibe la minéralisation, donc augmente le nombre de
cellules hypertrophiques. Des lors, la taille du cartilage augmente. Une tension ou une
fracture ont ’effet inverse d’accroitre la vascularisation et, par le fait méme, la
croissance. La vascularisation est excellente en jeune 4ge et diminue avec le temps
(Ytrehus et coll., 2004). Le taux de croissance varie régionalement dans tous les groupes
d’age. Les différentes espéces croissent aussi a des taux différents (Kuhn et coll., 1996).
Le taux de croissance n’est, par contre, pas relié¢ a I’épaisseur de la plaque de croissance

(Stokes et coll., 2004).

A mesure que 1’os évolue vers sa maturité, la prolifération diminue ce qui restreint le

nombre de cellules dans les zones proliférative et hypertrophique, tout en laissant le
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front d’ossification avancer, ce qui réduit la taille du cartilage jusqu’a sa fermeture. Lors

de cette fermeture, la taille des chondrocytes se réduit également.

1.2.3  Développement des vertébres

Les centres d’ossification primaires des vertébres prennent position au niveau du corps
vertébral et des arcs neuraux. Ils se rencontrent aux cartilages neurocentraux ou la
croissance se poursuit de part et d’autre de la jonction entre le corps vertébral et les
pédicules. Un troisieme cartilage se situe en postérieur vers I’apophyse épineuse. Ce
mécanisme, illustré a la figure 1.7, permet le développement du canal vertébral. Le
cartilage postérieur se ferme vers un an alors que la région antérieure atteint un niveau
d’activité maximale vers 5 ou 6 ans pour se fermer entre 11 et 16 ans (Yamazaki et coll.,

1998; Rajwani et coll., 2002).

25 25 g A R

Figure 1.7 : Représentation des trois cartilages neurocentraux et des centres
d’ossification secondaire au niveau vertébral
(adaptée de Vital et coll. (1989) et Hensinger (1986))

Le corps vertébral croit en hauteur par I’entremise de deux plaques de croissance situées
aux plateaux inférieur et supérieur. Ces cartilages sont caractérisés par une aire de
maturation cartilagineuse directement juxtaposés au disque intervertébral, contrairement
aux os longs. Leur contribution respective est semblable et cesse suite a la puberté.
Diverses ¢études rapportent que le taux de croissance au niveau thoracique se situe entre

0.8 et 1.0 mm/an et entre 1.0 et 2.0 mm/an au niveau lombaire (Roaf, 1960; Taylor,
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1975; Dimeglio et Bonnel, 1990). Des centres d’ossification secondaires se développent
aux extrémités des apophyses de 1’arc postérieur, tel que schématisé a la figure 1.7.
Contrairement aux vertebres humaines, certaines vertébres animales possédent des
points d’ossification secondaires au niveau du corps vertébral entre la plaque de
croissance et le disque intervertébral. L’ apposition périostique permet la croissance

périphérique.

1.3  MODULATION MECANIQUE DE LA CROISSANCE OSSEUSE
ENDOCHONDRALE

1.3.1 La loi de Hueter-Volkmann

Historiquement, Delpech est le premier a avoir rapporté I’influence du chargement sur la
croissance osseuse vers 1829. Par contre, la loi de Hueter, datant de 1862, indique
qu’une augmentation de la pression réduit la croissance osseuse, alors que la loi de
Volkmann, de 1869, suggére qu’une diminution de la pression accélére la croissance. La
combinaison de ces deux principes est a 1’origine du principe de la modulation de
croissance osseuse (Gooding et Neuhauser, 1965; Stokes et coll., 1996; Lerner et coll.,
1998). Par contre, il est difficile de différencier le facteur mécanique des autres facteurs
puisque la pression fait varier la vascularisation sanguine et le transport de ’oxygéne,

des nutriments, des hormones et des protéines, par exemple.

La loi de Hueter-Volkmann est une relation monotone qui met en relation le taux de
croissance avec les chargements mécaniques. La théorie de Frost (1990) basée sur des
observations cliniques est présentée a la figure 1.8. D’abord, une croissance de base
(CB) s’opere dans le tissu cartilagineux. Une tension entraine une accélération de
croissance. Une légére compression entraine également une augmentation du taux de
croissance, jusqu’a un certain niveau de compression, avant de décroitre jusqu’a
I’élimination totale de la croissance et ce, graduellement avec 1’augmentation de la
compression. Toujours selon cette théorie, CB varie selon I’emplacement anatomique du

cartilage et selon les facteurs génétiques.
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Sollicitation nomala

Taux de croissance longitudinal

tension campression

Figure 1.8 : Représentation des observations expérimentales (courbe discontinue)
de la modulation de croissance relativement au modéle proposé par Frost
(adaptée de Frost, 2002)

Physiquement, les contraintes principales sont perpendiculaires aux plaques de
croissance, ce qui rend les contraintes de cisaillement minimales. Un chargement selon
une autre direction que 1’axe principal de I’os entraine un changement dans I’alignement
des colonnes de chondrocytes afin de réduire la contrainte de cisaillement et de
supporter les lignes de forces. Cette altération modifie la direction de croissance
(Moreland, 1980). Les contraintes sont essentiellement produites par les forces

musculaires et gravitationnelles.

1.3.1.1 Effet de augmentation de la pression sur la croissance

Une pression minimale est nécessaire au développement normal de I’os (Leveau et
Bernhard, 1984). Au-dela d’une certaine limite, la pression affecte les mécanismes
présents dans la plaque de croissance. La compression réduit alors 1’apport sanguin
entrainant une premiére réponse d’épaississement de la plaque de croissance. La
prolifération s’effectue normalement, alors que le nombre de cellules hypertrophiques
augmente, puisque les chondrocytes ne traversent pas la jonction chondro-osseuse et la
matrice ne se minéralise plus. Le processus demeure réversible si une vascularisation

minimale est maintenue. Le taux de croissance diminue jusqu’au retour a des conditions
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de chargement normales (Alberty et coll., 1993; Farnum et Wilsman, 1998b; Aronsson

et coll., 1999).

Avec I’arrét prolongé de I’apport d’oxygéne et de nutriments, les cellules prolifératives
meurent. Il y a désorganisation des colonnes et diminution de la taille des chondrocytes
(Farnum et Wilsman, 1998b). Sans nouvelles cellules prolifératives, la taille de la plaque
de croissance diminue et meéne a la fermeture du cartilage (Alberty et coll., 1993). Les
zones prolifératives et hypertrophiques voient la taille et le nombre de cellules décliner.
Conséquemment, leur épaisseur diminue et le taux de croissance devient nul (Farnum et
coll., 2000; Stokes et coll., 2002b).

1.3.1.2 Effet de la réduction de la pression sur la croissance

La diminution de la pression sur la plaque de croissance peut étre excessive et mettre en
tension le tissu. La tension avec fracture mene a la réparation, ce qui favorise une
vascularisation et accélere le processus de croissance. S’il n’y a pas de fracture ou que la
pression ne fait que diminuer sur la plaque de croissance, il y a tout de méme stimulation
des zones de prolifération et d’hypertrophie par 1’amélioration de la distribution de
I’oxygene et des nutriments. Ainsi, le taux de croissance accélére (Aronsson et coll.,
1999; Stokes et coll., 2002b) et les deux zones épaississent (Alberty et coll., 1993;
Farnum et Wilsman, 1998b). La production de matrice extracellulaire augmente. Il y a
augmentation en nombre, en taille et en volume des chondrocytes dans la zone
hypertrophique (Stokes et coll., 2002b). Néanmoins, la prolifération cellulaire demeure
constante (Farnum et Wilsman, 1998b). La mise en tension est viable seulement si la
vitesse de distraction est petite. Dans certains cas, la variation du taux de croissance peut
étre causée uniquement par de 1’¢élongation de la matrice extracellulaire. Avec le

relachement de la sollicitation mécanique, la croissance revient vers un taux normal.
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1.3.2  Observations expérimentales

L’observation expérimentale chez I’humain se limite aux réactions de la plaque de
croissance en réponse aux diverses pathologies telles que la scoliose, I’hypercyphose,
tibia vara et de genu varum, par exemple. Dans ces différents troubles de la croissance, il
est possible d’observer une diminution de la croissance sur le cartilage mis en
compression et une augmentation de la croissance du c6té de la diminution de la
pression, tel qu’illustré a la figure 1.9. Ces deux phénomeénes générés sur une méme
plaque de croissance ménent & une croissance angulaire qui s’accentue et peut dégénérer.
Il s’agit d’un cycle vicieux qui génere une répétition du phénoméne puisque le
chargement demeure essentiellement déséquilibré d’un c6té a ’autre modulant une
croissance asymétrique autorégulée. Ainsi, une flexion de la plaque de croissance méne
a une combinaison des phénomenes de compression, d’un c6té, et de tension dans la

région opposée de la plaque de croissance.

Cunéiformisation Courbure
desvertebres vertébirale
Crolssance Chargement

asymetrique asymetrigue
Figure 1.9 : Croissance asymétrique causée par un chargement déséquilibré
menant 4 une déformation osseuse autoentretenue (adaptée de Stokes et coll., 1996)




19

Les expérimentations animales ont jusqu’ici validé la loi de Hueter-Volkmann. Le
tableau 1.1 résume les observations de divers auteurs. Pour les chargements dynamiques,
la réponse aux oscillations est plus rapide et de plus grande ampleur qu’une méme
sollicitation statique (Mao et Hah, 2004). Un faible chargement dynamique appliqué

peut avoir un effet significatif de modulation de croissance.

La contrainte varie avec 1’4ge et la position (figure 1.10). Ceci explique en partie les
variations de modulation de croissance selon les &dges, la localisation inter- et
intra-spécimen a méme un seul cartilage de conjugaison. Ainsi, un gradient de
chargement sur une plaque de croissance induit une modulation variable régionalement
(Shefelbine, 2002). Les différentes caractéristiques des zones constitutives de la plaque
de croissance rendent ces propriétés variables non seulement selon la localisation
anatomique, mais également selon la localisation & I’intérieur méme du tissu

cartilagineux.

1.3.3 Facteurs d’influence

Plusieurs facteurs influencent le processus de modulation mécanique de la croissance :
intensité du chargement, potentiel de croissance résiduel, type de chargement (statique
versus dynamique), en sont quelques-uns. Un certain niveau de sollicitation mécanique
doit étre atteint pour affecter le taux de croissance. L’intensité minimale des divers
chargements qui engendre la modulation mécanique doit sortir d’une certaine plage de
valeurs ou la croissance de base demeure inaffectée. L’effort nécessaire pour apprécier
une modulation mécanique peut se mesurer en pourcentage de la masse corporelle du
modéele animal. Ainsi, une charge de 33 a 66 % du poids du corps du rat, 40 a 60 % du
poids du lapin et une charge représentant 5 % de la masse corporelle du bovin induisent
une forme de modulation mécanique réversible suite a I’arrét des procédures (Aronsson
et coll., 1999). Une distraction de I’ordre de 0.25mm/12 heures inhibe tout risque de
fracture & la jonction chondro-osseuse (Williams et coll., 2001). L’excés de ces limites

risque de perturber les structures et 1’équilibre biologique. Le potentiel de régénération
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est alors réduit et méne a la fermeture de plaque de croissance. Les cellules vivantes
ainsi que la diffusion normale des nutriments sont nécessaires pour retenir le potentiel
résiduel de croissance.Une grande force ponctuelle peu fréquente n’a pas d’effet, a
I’exception de la rupture des structures. Une force plus faible et fréquente a plus
d’influence sur la croissance. De plus, les chargements cycliques modulent la croissance
plus efficacement (Mao et Hah, 2004). L’influence de la modulation mécanique est
d’autant plus importante lorsque le processus a lieu lors d’un stade de croissance ou le
taux de croissance est maximum. A 1’adolescence par exemple, ce phénoméne méne a
des progressions rapides de déformations musculo-squelettiques suivant un cercle

vicieux actif autorégulé.

1.4 MODELISATION GEOMETRIQUE DU RACHIS

Cette section présente les techniques de modélisation géométrique personnalisée du

rachis ainsi que de la modélisation géométrique des vertébres.

1.4.1 Reconstruction géométrique personnalisée

Plusieurs équipes ont développé une approche de reconstruction géométrique
personnalisée (Dansereau et coll., 1990; Stokes et Laible, 1990; Drerup, 1992; Godillon
et coll., 1992; Berthonnaud et coll., 2000; Mitton et coll., 2000; Pomero et coll., 2004).
La stéréoradiographie est une technique de reconstruction géométrique personnalisée de
structures anatomiques, telles que celles du tronc osseux d’un sujet. L’approche se base
sur la prise de radiographies multi-vues permettant ’acquisition des données de
personnalisation de la géométrie osseuse d’intérét. Pour le rachis d’un patient, un
minimum de deux radiographies, illustrées a la figure 1.11, sont nécessaires a la
reconstruction d’une colonne vertébrale, soient une radiographie postéro-antérieure (PA)
et une latérale (LAT). Une troisiéme radiographie en PA avec 20° d’inclinaison est

nécessaire pour 1’ajout des cotes au modéle géométrique.
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Source de Rayons X

Pa-20%

Figure 1.11 : Deux radiographies (PA et LAT) permettent la reconstruction
tridimensionnelle personnalisée du rachis par la technique de stéréoradiographie et
une troisi¢me radiographie en PA-20° est nécessaire a ’ajout des cotes au modéle
géométrique (adaptée de Delorme et coll., 2003)

Le logiciel Spine-3D, développé au CHU Sainte-Justine, permet ’identification des
reperes sur les différentes radiographies. La procédure semi-automatique requiert une
intervention minimale afin de valider et d’assurer la concordance des points entre les
différentes radiographies. La figure 1.12 représente ’ensemble de la procédure réalisée
dans Spine-3D. Chaque point identifi¢é dans une image est associé au méme élément
numérisé dans les autres radiographies. L’algorithme de transformation linéaire directe
(DLT) calcule les différentes coordonnées tridimensionnelles des points de repére
numérisés. La position relative de quelques billes non colinéaires positionnées dans une
veste de calibrage (figure 1.12A) permet la définition d’un systéme de coordonnées
global et d’établir les matrices de transformation entre les données 2D et 3D.
L’automatisation du calibrage est possible puisque la position d’un objet dans chacune
des radiographies dépend essentiellement de la position de la source de rayons-X, de

I’angle de I’objet par rapport aux plans des images selon les trois axes principaux, de la
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projection de la source radiographique dans les images et du grossissement de 1’objet
dans les images. Les billes de la veste de calibrage sont détectées dans une vue, puis
projetées dans une autre vue selon ces informations. Par itération avec 1’algorithme de
Levenberg-Marquardt, il y a minimisation de 1’écart entre la position des billes estimée

et celle observée dans les images (Cheriet et coll., 1999).

A B c D E

Figure 1.12 : Numérisation des points de repére sur les radiographies permettant la
reconstruction tridimensionnelle d’un rachis personnalisé. A) Identification des
billes de calibrage; B) Détermination d’une spline passant par le centre du rachis
antérieur ; C) et D) Positionnement des six repéres de base de chacune des
vertebres ; E) Projection des 24 points de repére définissant les vertébres ;
F) Reconstruction géométrique d’un rachis personnalisé selon les informations
disponibles dans les radiographies du patient

Dans ce logiciel, de 5 a 8 points sont d’abord identifiés afin de déterminer une spline
parcourant la courbure de la colonne vertébrale dans chacune des vues (figure 1.12B).
Par la suite, 1’algorithme estime le positionnement le long de la spline les six repéres de
base, pour chacune des vertebres, dans chacune des vues (figure 1.12C-D). Cette
estimation s’effectue par moyenne statistique a partir d’une base de données composée
de vertebres génériques préalablement reconstruites par tomodensitométric. Le
positionnement des repéres dans les images doit étre validé manuellement. Ces six
reperes vertébraux de base sont le centre des plateaux supérieur et inférieur, ainsi que les
sommets supérieurs et inférieurs des pédicules. La figure 1.13 présente ces six repéres
anatomiques sur une vertebre. Au niveau du bassin, 21 repéres anatomiques sont utilisés

alors que 11 reperes par cote (24 cotes) permettent la reconstruction de la cage
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thoracique. Une premicre déformation par krigeage dual des modeles génériques permet
de projeter sur les vues respectives 24 points de repére définissant les vertébres
(figure 1.12E). 11 est de nouveau requis d’ajuster la position de ces repéres par rapport a
I’information contenue dans les images. L’ajout de points de repére est également
possible manuellement pour augmenter
la précision locale. Un second krigeage
déforme les modeles vertébraux selon

les repéres anatomiques identifiés afin

d’obtenir une représentation fidele aux
repéres géométriques disponibles dans Figure 1.13 : Représentation des six
les radiographies d’un patient (figure points de repére anatomique sur une
1.12F) vertébre

’ ’ (adaptée de Delorme et coll., 2003)

La tomodensitométrie axiale permet de construire un modéle géométrique de vertébres
primitives. La section 1.4.2 présente cette méthodologie. Ces formes primitives
(obtenues de facon détaillée pour un rachis de référence) sont déformées, selon les
données de personnalisation numérisées sur les radiographies, a 1’aide de la technique de

krigeage.

Le krigeage dual (Trochu, 1993) est une technique d’interpolation et d’extrapolation qui
origine de la géostatistique. Sa formulation se décompose en la somme de deux
fonctions, la dérive et la covariance, soit le phénoméne moyen et la fluctuation face aux
observations. Les études de Delorme (1996) ont permis d’identifier la dérive linéaire et
la covariance linéaire comme étant optimales pour le krigeage de vertébres :

N

X=a,xy2)+>b, K. (h)

i=]

ol la dérive linéaire est ax(x,y,z) = ag + a|x + a;y + a3z

et la covariance linéaire est K(h;j)=h;;

soit la norme euclidienne : #, = \/((x,, x4+, -y, +(z,—2)).
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L’indice x peut étre substitué par y et z selon la direction de la transformation exécutée

pour les équations Y et Z.

Ces équations constituent un systéme a N + m équations, ou N est le nombre de points
de repére et m est la dimension de la dérive (combinant 1’ordre de cette dérive et la
dimension 1D, 2D ou 3D de I'application : m = 4), qui se résout a partir des conditions

de non biais suivantes :

N N N N

m=1 __ m __

Db, =0,>b,x=0.>bx""=0>bx"=0

i=1 j=] i=1 i=1
Il s’agit d’une déformation contrlée par les points de repéres qui doit étre répétée pour
chaque corps osseux a personnaliser. Les 24 points identifiés sur les primitives des
différentes vertébres génériques sont transformés de maniére a coincider avec les repéres
anatomiques numérisés sur les radiographies du patient. Cette approche permet de

déterminer les valeurs des inconnues, a; de la dérive et by; de la covariance, constituant

les équations du champs de déformation selon les trois équations (X, Y et Z).

Par la suite, le krigeage dual permet de déformer une géométrie détaillée de vertébre
primitive de milliers de points a partir d’un champ de déformation déterminé a partir des
24 points de repere. 11 suffit d’entrer 1’ensemble des coordonnées des 6000 points de la
vertebre primitive dans les équations du krigeage dual (X,Y,Z) pour connaitre leur

nouvelle position (x°,y’,z’) dans la géométrie reconstruite.

En utilisant le krigeage avec six points de repére vertébraux, la précision du modéle
géométrique reconstruit est de 3.3 £ 3.8 mm (Delorme et coll., 2003). L’identification
des repéres est effectuée en environ une heure. Plus le nombre de points a kriger est
important, plus la forme de primitive se rapproche de la forme exacte de la vert¢bre
originale. La qualité¢ de la reconstruction dépend fortement de la qualité de ’image a
traiter, puisqu’il est requis d’identifier et de numériser les billes de calibrage et les

repéres anatomiques sur les structures osseuses. La rétroprojection du modele généré sur
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la radiographie (figure 1.12E) permet de corriger la position des reperes anatomiques et
d’améliorer la qualit¢ de la reconstruction. Plutét que de déformer le modele
géométrique détaillé, il est possible de kriger un maillage générique afin de générer un
modéle par éléments finis personnalisé basé sur le positionnement des nceuds. La figure

1.14 illustre la démarche.

hodéle sm

Figure 1.14 : Modéles géométrique et biomécanique personnalisés
(adaptée de Carrier, 2004)

Par rapport aux techniques de reconstruction géométrique personnalisée basées sur
I’imagerie par tomodensitométrie, la stéréoradiographic a comme avantages une
acquisition rapide et une exposition réduite aux radiations, ce qui permet 1’évaluation
périodique des patients dans un contexte clinique. Cette technique poss¢de également
I’avantage de prendre les images en position fonctionnelle debout et non pas couchée,
telle que pour la tomodensitométrie ou 1’imagerie par résonance magnétique, ce qui

facilite I’exploitation du modele avec la courbure du rachis personnalisée au patient. Elle



28

a cependant les désavantages d’étre moins précise que la tomodensitométrie tout en

nécessitant quelques temps avant d’obtenir la reconstruction du rachis.

1.4.2  Modélisation surfacique des vertébres par tomodensitométrie

La géométrie détaillée d’une vertébre peut étre générée a partir de la tomodensitométrie
qui assure une grande précision par rapport aux autres méthodes d’imagerie. Ce mode
d’imagerie médicale permet d’observer différents tissus en mesurant la variation
d’absorption des rayons X qui est fonction de la densité de matiere. Les structures
osseuses sont particuliérement bien détaillées par la tomodensitométrie. Le
tomodensitometre se compose d’un tube radiogéne qui tourne autour d’une coupe
partielle du corps a imager. La juxtaposition des images nettes obtenues permet
d’explorer le corps entier par tranches successives et d’en reconstituer le volume. Une
image tomodensitométrique est illustrée a la figure 1.15A. L’image se constitue de
voxels qui sont des pixels rectangulaires possédant une épaisseur. La résolution dépend

de I’épaisseur des tranches qui varient généralement entre 1 et 10 mm.

A B C D E

Figure 1.15: Constitution d’un modéle géométrique a partir d’images
tomodensitométriques : A) Segmentation des images médicales, B) Représentation
de la superposition des contours, C) Polygonisation, D) Lissage des surfaces,
E) Modéle surfacique

La segmentation détermine les contours des différentes structures anatomiques
disponibles a méme une image médicale par seuillage de I’intensité de gris contenue
dans les voxels (figure 1.15A). Ces contours sont ensuite superposés de facon a obtenir
une représentation composée de courbes de niveau (figure 1.15B). En reliant par des
polygones les points situés sur les courbes de niveau, un modéle surfacique est généré

(figure 1.15C). Un lissage peut s’avérer nécessaire pour réduire les artéfacts surfaciques
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(figure 1.15D). Ces défauts sont dus aux erreurs dans les images causées par la présence
de plusieurs types de tissus dans un méme voxel ou encore du mouvement du patient
durant la prise des images. Pour des tranches d’une épaisseur d’un millimetre prises a
une distance d’un millimétre, il y a constitution d’une vertébre surfacique (figure 1.15E)
précise a 1.1 = 0.8 mm basée sur 6000 points de contour et 9000 polygones (Delorme et

coll., 2003).

1.5 MODELISATION PAR ELEMENTS FINIS DU RACHIS

Cette section présente la modélisation biomécanique des structures osseuses
rachidiennes utilisant la méthode des éléments finis. Cette méthode discrétise les
géométries complexes en un nombre limité d’éléments plus simples qui permettent,
entre autres, d’étudier la distribution des contraintes mécaniques et les déformations
dans les structures modélisées sous un chargement. La modélisation peut prendre la
forme de modeles filaires, détaillés ou hybrides. Ces trois catégories seront d’abord
présentées. Par la suite, quelques modeles par éléments finis du rachis intégrant la

plaque de croissance seront exposes.

1.5.1 Modéles filaires

Les mode¢les filaires utilisent majoritairement des poutres élastiques pour représenter les
composantes anatomiques. Ces éléments permettent d’évaluer le comportement
mécanique du rachis sans pour autant représenter de manicre exhaustive la géométrie
des structures modélisées. Les structures anatomiques sont représentées par peu
d’éléments finis, ce qui rend I’analyse rapide et économique. Ces modeles ont, par le fait
méme, €té 1’objet des premicres analyses par €léments finis tridimensionnelles. L’étude
peut s’étendre a un nombre important de structures. Cette approche est avantageuse pour
I’étude globale du rachis. Les propriétés mécaniques appropriées proviennent de
données expérimentales ou de la littérature. Un modéle filaire du rachis est présenté a la

figure 1.16.
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Figure 1.16 : Modéle du rachis utilisé au LIS3D
(adaptée de Villemure et coll., 2002)

Quelques modeles filaires du rachis ont été dévelopés dont ceux de Schultz et Galante
(1970), Sundaram et Feng (1977), Stokes et Laible (1990), Aubin et coll. (1995) et
Villemure et coll. (2002). Le modele de Schultz et Galante (1970) comprend des corps
rigides reliés a des ¢léments flexibles afin d’étudier les corrections chirurgicales
apportées aux scolioses. Ce modele a fait I’objet de nombreux raffinements au niveau de
’interaction entre le rachis et la cage thoracique (Andriacchi et coll., 1974) et de la
déformation des cotes (Closkey et coll., 1992). Les travaux de Stokes et Laible (1990)
portent sur la modélisation du tronc osseux ou chaque segment est représenté par un
élément poutre de deux nceuds. Ce modele, comprenant & la fois le rachis thoracique et
lombaire, les cotes et le sternum, a permis d’étudier ’effet de la croissance asymétrique
des cotes sur la scoliose ainsi que I’effet de I’instrumentation de Harrington et de Cotrel-
Dubousset pour la correction chirurgicale du rachis (Stokes et Gardner-Morse, 1993;
Gardner-Morse et Stokes, 1994). Un modéle par éléments finis des structures ostéo-
ligamentaires de la colonne vertébrale et de la cage thoracique a été développé dans le
cadre d’une collaboration entre ’'ENSAM de Paris et I’Ecole Polytechnique de Montréal
(Descrimes, 1995; Aubin et coll.,, 1995). Ce modéle est construit a partir du modéle

géométrique  personnalis€  provenant de reconstructions tridimensionnelles
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(section 1.4.1). Il est composé de 1628 nceuds reliés par 3209 éléments. Les vertebres,
disques, cotes, cartilages costaux et sternum sont représentés a 1’aide de poutres
élastiques. Les corps vertébraux qui étaient originalement modélisés par deux poutres
contigués ont par la suite été raffinés (Villemure et coll., 2002), afin de permettre
I’évaluation des forces internes sur le pourtour du corps vertébral et de représenter la
cunéiformisation. Chaque vertebre est mod¢lisée par 26 €léments dont huit poutres pour
la surface externe du corps vertébral, deux en interne et 16 poutres rigides pour les
raccorder. La figure 1.16 illustre ce modele. Les disques intervertébraux ne sont
représentés que par une seule poutre. Les ligaments intercostaux, intervertébraux et
capsulaires sont modélisés par des ressorts. Les facettes articulaires sont modélisées par
des éléments de coque et des éléments de contact. Les propriétés mécaniques des
différents éléments ont été ajustées a partir de données provenant de la littérature ou
d’expérimentations, et ne sont donc pas personnalisées a un patient. Les travaux de
Villemure et coll. (2002) portent sur la modulation de croissance induite par les
contraintes non symétriques imposées aux corps vertébraux dans un rachis complet.
Duke et coll. (2005) ont utilisé un modéle similaire afin de traduire les efforts transmis
aux éléments osseux suite au positionnement sur une table de chirurgie rachidienne. Une
personnalisation des propriétés mécaniques a méme été effectuée en couplant les
radiographies et les résultats des simulations de tests de flexibilité en inflexion latérale.
Périé et coll. (2004) ainsi que Clin et coll. (2006) ont ajouté I’abdomen afin d’évaluer les
traitements par corset de la scoliose. Garceau et coll. (2002) ont également étudié le

recrutement musculaire chez les sujets scoliotiques a I’aide de ce modéle.

1.52  Modéles détaillés

Les modeles détaillés impliquent une discrétisation raffinée des structures vertébrales.
Les éléments utilisés sont généralement des volumes solides. La disposition des
propriétés mécaniques est ainsi précisée localement par rapport aux mode¢les filaires,
c’est-a-dire que les éléments situés dans une zone d’os cortical contiennent les propriétés

adéquates relativement aux zones constituées d’os spongieux. De plus, le comportement



32

mécanique détaillé respecte les irrégularités géométriques. Le raffinement du maillage
dans les zones d’intérét permet de calculer le comportement local de cette région et la
distribution des efforts. Le nombre d’éléments du maillage est plus important que dans
un modele filaire. Le temps de calcul augmente, par le fait méme, ce qui peut limiter le
nombre d’éléments anatomiques étudiés si le temps de calcul est un facteur limitatif. La
comparaison directe avec les résultats d’expérimentations in vitro est facilitée, car les

corps modélisés sont géométriquement similaires.

De trés nombreuses équipes ont développé des modeles détaillés de vertebres et du
rachis soient, entre autres, Shirazi-Adl et coll. (1984), Goel et coll. (1988), Lavaste et
coll. (1992), Kumaresan et coll. (1999), Nabhani et Wake (2002), Ng et coll. (2004) et
Guan et coll. (2006). Les vertebres peuvent étre géométriquement construites a partir de
données paramétriques ou a I’aide de techniques d’imagerie telles que Ia
tomodensitométrie. Certains auteurs utilisent un maillage basé sur la disposition des
voxels (Crawford et coll., 2003a-b; Yeni et coll., 2005). Cette méthode exige cependant
une quantité imposante de noeuds pour définir un maillage structuré d’une vertébre
(Crawford et coll., 2003a). D’autres utilisent un maillage libre qui utilise I’'information
géométrique pour déterminer la forme des éléments tétraédriques (Wong et coll., 2003;

Wang et coll., 2005; El-Rich et coll., 2006).

Plusieurs modeles détaillés du rachis lombaire sont disponibles dans la littérature, par
contre le rachis cervical de Kumaresan et coll. (1999) a été utilisé pour modéliser les
tissus pédiatriques et la plaque de croissance présentée a la section 1.5.4. Le modéle du
rachis cervical (C4-C6) développé par Kumaresan et coll. (1999) posséde une géométrie
extraite des images tomodensitométriques d’un patient (figure 1.17). La reconstruction
tridimensionnelle des volumes vertébraux s’est effectuée selon la méthodologie
présentée a la section 1.4.1. Des éléments hexaédriques composés de huit nceuds
constituent la géométrie des vertébres. Les disques intervertébraux ont un annulus

composé¢ d’éléments renforcés de fibres actives en tension et croisées, représentant les
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fibres de collagene. L’incompressibilité¢ des nucleus des disques intervertébraux et du
liquide synovial nécessite 1’imposition d’un coefficient de poisson de 0,49 aux ¢léments
fluides tridimensionnelles. Les tissus
aux articulations sont représentés par
des éléments de type membrane. Les
ligaments jaunes, interépineux,
longitudinaux antérieurs et postérieurs
sont des éléments cables. Le modéle

possede 12712 éléments et 15577

neeuds. Les propriétés  mécaniques Figure 1.17 : Modéle détaillé du
retenues proviennent de la littérature. rachis cervical de Kumaresan et coll.
(1999)

1.5.3 Modéles hybrides

Une combinaison des modéles filaire et détaillé constitue une représentation simple avec
une zone d’étude plus raffinée. Cette modélisation hybride permet d’appliquer des forces
sur ’ensemble du rachis pour étudier les réactions détaillées en un point en respectant

les limites informatiques.

Le modéle hybride de la colonne lombaire, illustré a la figure 1.18, de Shirazi-Adl et
Parnianpour (2000), modélise les corps osseux par deux corps rigides indépendants : un
pour le corps vertébral et un pour 1’arc postérieur. Ces deux éléments se relient par deux
poutres flexibles orientées dans I’axe des pédicules. Les disques intervertébraux sont
modélisés par des €léments solides de huit nceuds. Les fibres de collagéne sont des
¢léments membranes de trois nceuds et les plateaux en contact avec les vertébres sont
des éléments planaires de quatre nceuds. Les ligaments sont tous composés d’éléments
cables. Les facettes articulaires se composent de 25 nceuds en contact avec 68 cibles
triangulaires. Le modele comporte, dans son ensemble, 8 568 éléments et 2 979 nceuds.

La compression simulée sur ce modele s’oriente avec la courbure du rachis. Ce modéle a



34

permis de conclure qu’une compression axiale orientée selon la courbure rachidienne

assure une protection contre 1’instabilité et les blessures.

Figure 1.18 : Modéle mixte de Shirazi-Adl et Parnianpour (2000) o les tissus mous
sont détaillés et les structures osseuses sont modélisées par des poutres

1.5.4 Modélisation de la plaque de croissance

Une modé€lisation par éléments finis de la plaque de croissance a été introduite dans les
modeles de Kumaresan et coll. (2000), de Konz et coll. (2001) et de Sairyo et coll.
(2006a). Ces trois modeles analysent le comportement du rachis immature. La plaque de
croissance est composée d’éléments solides de huit nceuds dans un maillage structuré. Le
modele de Sairyo et al. intégre I’anneau épiphysaire, un anneau osseux en périphérie de

la plaque de croissance.

Kumaresan et coll. (2000) ont construit un modéle détaillé a partir d’images
tomodensitométriques de la colonne cervicale d’un patient adulte. La taille des vertébres
C4-C6 a fait I’objet d’une mise a 1’échelle afin de respecter les dimensions de vertébres
pédiatriques agées d’une, trois et six années. Les tissus permettant le développement du
rachis, soient les plaques de croissance et les centres d’ossification, ont été ajoutés au
modele. L’épaisseur des cartilages neurocentraux, 1’orientation des facettes articulaires,

la rigidité des fibres de I’annulus ainsi que la dimension du nucleus pulposus ont été
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modifiées afin de reproduire les variations anatomiques observées en bas age.
L’ensemble des tissus a ét¢ modélis¢ avec des éléments solides a huit nceuds a
I’exception des fibres et des ligaments qui se composent d’éléments cébles actifs en
tension. Des chargements en flexion de 5 Nm, en extension de 5 Nm et en compression
de 200 N ont permis d’établir que ’apport des modifications anatomiques rend le rachis

cervical plus flexible en bas age.

Le modele développé par Konz et coll. (2001) a permis d’étudier les pathomécanismes
du spondylolisthésis chez les primates. Un modele détaillé du babouin immature basé
sur la géométrie paramétrique des vertebres incluant la plaque de croissance sur les
plateaux des vertébres a subi un chargement en cisaillement de 100 N dans la direction
postéro-antérieure. Les fibres et les ligaments ont €t¢ modé€lisés par des éléments cables.
Les os, disques et plaques de croissance sont maillés avec des €léments solides a huit
nceuds. L’auteur indique que I’endroit le plus faible mécaniquement est la plaque de
croissance. Expérimentalement, la rupture a toujours eu lieu au travers de la plaque de
croissance dans ces conditions de cisatllement sur les sept rachis lombaires cadavériques

de primates utilisés. Le modele de Konz et coll. (2001) est illustré a la figure 1.19.
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Figure 1.19 : Modé¢le de Konz et coll. (2001)
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Le modéle développé par Sairyo et coll. (2006a-b) visait 1’étude des fractures de
I’anneau épiphysaire et de la spondylolisthésis. Le modele, essentiellement composé
d’éléments solides a huit nceuds et d’éléments cables modélisant les ligaments,
représente les vertebres L3, L4 et LS. Un modéle vertébral adulte a été réduit a 96 % de
sa taille originale avant d’intégrer les plaques de croissance et les anneaux épiphysaires.
Un moment en flexion, extension et inflexion latérale de 10 Nm a permis d’identifier
une concentration de contrainte importante dans 1’anneau €piphysaire ainsi que dans le
plateau vertébral qui sont les structures rigides a proximité du tissu mou qu’est la plaque
de croissance. En simulant une spondylolisthésis la concentration de contrainte interne a

la plaque de croissance augmente par un facteur de 1 4 6.

1.6 METHODES DE CARACTERISATION DES PROPRIETES MECANIQUES
DES TISSUS OSSEUX

La structure osseuse posseéde des propriétés mécaniques anisotropiques qui varient selon
les directions. Des plans de symétrie permettent d’approximer cette anisotropie par des
propriétés orthotropiques selon trois directions principales. L’orientation des
échantillons osseux dans les différents examens mécaniques permet d’identifier les
propriétés suivant 1’orthotropie. La caractérisation expérimentale des tissus osseux

s’effectue généralement par trois tests biomécaniques : compression, tension et torsion.

Le test de compression uniaxiale s’effectue sur un échantillon d’os usiné en forme de
cylindre ou de prismes dont la dimension principale suit 1'une des trois directions
principales utile a la caractérisation. Ce spécimen est taillé 8 méme un os cadavérique.
L’échantillon se positionne entre deux surfaces planes et rigides par lesquelles un vérin
hydraulique transmet un chargement contr6lé au spécimen. Afin de s’assurer d’une
distribution uniforme du chargement sur 1’échantillon, une des surfaces planes peut étre
mobile dans le but de s’adapter a la surface de contact de I’échantillon. La figure 1.20A

représente un montage en compression. La déformation peut se mesurer depuis le
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mouvement relatif des deux surfaces de contact ou par la mesure d’un extensometre

attaché a I’échantillon.

En tension uniaxiale, I’échantillon doit &tre prismatique. Il est cependant préférable

d’usiner une section centrale réduite qui

respecte les normes ASTM (E8M-04),

tel qu’illustré & la figure 1.20B. Des
mors transmettent le chargement a
I’échantillon. Un extensometre mesure
la déformation de 1’échantillon. Les
propriétés mécaniques obtenues en

tension peuvent différer de celles de la

compression ou, suite & la rupture de

I’os spongieux, 1’0os cortical peut Figure 1.20 : Echantillon osseux en

supporter le chargement et absorber (4) compres’smn-et (B) tension
mécanique

I’énergie. En tension aucune matiere (adaptée de Langton et Njeh, 2004)

n’est disponible apres la rupture.

La torsion permet de quantifier le cisaillement des matériaux. Un échantillon soumis a
un moment posseéde une contrainte de cisaillement nulle en son centre. La contrainte de

cisaillement est maximale en périphérie.

Plusieurs facteurs influencent les propriétés mécaniques obtenues expérimentalement.
La préparation de 1’échantillon et la direction principale de 1’échantillon sont cruciales.
De plus, les échantillons se dégradent rapidement suite au retrait des tissus biologiques
de leur milieu in vivo. Une solution saline adéquate permet de réduire 1’asséchement de
I’os. Comme la majorit¢ des matériaux biologique, ’os a un comportement
viscoélastique. Le taux de déformation peut donc faire varier les résultats. L’age et les

maladies du donneur peuvent aussi influencer le comportement mécanique des
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structures. Les différents os ne possédent pas nécessairement des propriétés mécaniques

similaires. (Rho et coll., 1995; Cody et coll., 1996; Périé et coll., 2001)

La densité osseuse apparente est une autre caractéristique utilisée pour quantifier la
qualité de I’os. 1l existe deux types de densité osseuse : la densité apparente et la densité
absolue. La densité apparente conserve la disposition des tissus avec ses porosités pour
calculer la masse et le volume de ’échantillon. La densité apparente des spécimens se
mesure en divisant la masse des tissus par leur volume issu de leurs dimensions
physiques. La densité absolue ne tient compte que de la mati¢re osseuse contenue dans
I’échantillon. Il est donc nécessaire de dessécher et de réduire en poudre I’os contenu
dans I’échantillon pour en évaluer la masse. Le principe d’Archiméde permet de

quantifier le volume utilisé¢ pour mesurer la densité absolue.

1.6.1 Caractérisation mécanique par imagerie médicale des tissus osseux

La caractérisation in vivo nécessite des techniques non destructives afin de préserver
I'intégrité des tissus. La densité osseuse apparente est directement reliée a la densité
minérale osseuse qui se mesure par 1’absorption des rayons X. Plusieurs méthodes
d’imagerie, plus ou moins, irradiantes utilisent les rayons X. La tomodensitométrie
permet d’identifier localement la répartition de la densité osseuse. Des examens
mécaniques permettent par la suite de relier cette densité¢ aux propriétés d’échantillons
osseux préalablement imagés par tomodensitométrie (Rho et coll., 1995; Cody et coll.,
1996; Hobatho et coll., 1997; Zannoni et coll., 1998; Kopperdahl et coll., 2002; Taylor
et coll., 2002; Kaneko et coll., 2004). Zannoni et coll. (1998) ont déterminé en chaque
voxel la densité radiographique (RD) qu’ils ont interpolée depuis la connaissance de la
densité de deux échantillons (RD;, RD,) dans ces images. La densité radiographique est
mesurée en unité Hounsfield. Le calibrage s’effectue par 1’entremise d’échantillons

d’air, de fluide ou de spécimens a densité connue (p;, p2) imagés avec 1’os a
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caractériser :

Pr—P
Popp (X 9,2) = py + m [RD(x,y,z)-RD,]

ou Papp(X,y-Z) et RD(x,y,z) sont la densité apparente et radiologique en une position

d’intérét, p;2 et RD;, sont les densités apparente et radiologique de deux échantillons

assurant le calibrage (Zannoni et coll., 1998).

Les propriétés sont attribuées a chaque position de voxels. La variation des propriétés
entre les éléments finis, représentant les tissus osseux, produit des changements
significatifs dans la réponse des vertebres sous chargements (Kumaresan et coll., 2000).
La relation entre les propriétés mécaniques et la densité apparente du tissus osseux
s’exprime comme étant une fonction linéaire ou de puissance. Le tableau 1.2 présente un
exemple de relations pour les vertebres lombaires. Ces relations varient d’un os a I’autre,
ce qui suggére que chaque élément anatomique doit posséder une relation spécifique

pour I’os spongieux et cortical.

Tableau 1.2 : Relations linéaires pour I’os spongieux des vertébres lombaires entre
le module élastique et la densité([E]=MPa, [p]=Kg/m3) (adapté de Rho et coll., 1995)

Os Variable { Variable Equations de régression 12 Significatif
Dépendante Indépendante

Rachis ¥ £ Byowm 48+ D32 &, n92

{ombaire A EA By = 68 + 03T &, 0,94
B P Ey= =349 4 582 ¢ 0.5 *
E, » Eow o200+ 220 p 4 *
E P B o=+ 100 fug *
B P £ w968 ph™ D94
E, e F = 008 g (189
.4 p B =008 gt o .88
& ioiE Ey = 04 + .68 CTH 072
B Cre pe 4T LI Ur .68

Cependant, les principales propriétés mécaniques ne dépendent pas seulement de la
densité osseuse. L’architecture structurelle, la porosité, la composition de la matrice
extracellulaire et minérale ne sont pas pris en compte par le modele linéaire et de

puissance, ce qui mene inévitablement a des erreurs d’estimation. La variation
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inter-individus de la densité dépend également de 1’age et du sexe, ce qui modifie les
relations permettant d’obtenir les propriétés de 1’os a partir de I’intensité de gris dans les
images (figure 1.21) (Périé et coll., 2001).
B0 -
0

e

m-

Module élastique (MPa)

Q0 01 02 03 04 05 08 07 08 03 19 11 12 13 14 15 18

Densité radiologique (gfcm®)
Figure 1.21 : Module élastique en fonction de la densité osseuse pour dix donneurs
de différents ages (adapté de Cody et coll., 1996)

1.7 METHODES DE CARACTERISATION MECANIQUE DE LA PLAQUE DE
CROISSANCE

La plaque de croissance est un matériau biphasique compos€ d’un fluide incompressible
et d’une structure solide et poreuse. Son comportement est viscoélastique, ¢’est-a-dire
que la déformation s’effectue a la fois de manicre €lastique et visqueuse, et dépend du
taux de contrainte et du temps. Bien que des études aient mesuré le comportement de la
plaque de croissance en tension (Guse et coll., 1989; Fujii et coll.,, 2000; Williams et
coll., 2001), elle demeure généralement soumise a un chargement en compression dans
des conditions physiologiques (Villemure et coll, 2006) qui s’exprime par une
résistance de la phase solide et par une augmentation de la pression dans la phase

liquide. Des tests de compression confinée et non confinée sont couramment utilisés
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pour caractériser les tissus mous. Pour appliquer un chargement en compression non
confinée, un échantillon cylindrique est positionné entre deux surfaces lisses qui
assurent une liberté a la mati¢re de se déformer dans les directions transverses au
chargement uniaxial. Dans un test de compression confiné, le spécimen cylindrique est
circonscrit dans un espace limitant 1’extension transverse causée par la compression. Le
confinement permet de mesurer la contrainte radiale produite dans I’échantillon. Pour
ces deux examens, un déplacement continu de 1’une des surfaces de contact est appliqué
jusqu’a I’obtention d’une déformation axiale de I’ordre de 20 % (Cohen et coll., 1994;
Bursac et coll., 1999). La position est maintenue jusqu’a ce que le tissu ait complété sa
relaxation de contraintes dans le temps. La procédure peut étre reprise a intervalles. Une
cellule de chargement positionnée sur le vérin, qui contraint 1’échantillon, mesure le
chargement imposé. La figure 1.22 illustre les données disponibles suite a ces tests. Un
test de torsion peut aussi étre complété, tel que présenté dans la section 1.6. Le tableau
1.3 présente les propriétés mécaniques de la plaque de -croissance trouvées
expérimentalement dans différentes études. Au meilleur de notre connaissance, aucune
contribution récente n’est disponible dans la littérature concernant les propriétés

mécaniques de la plaque de croissance en compression.

200
Confing widal Non confiné

Contrainte (kPa)
8 2

2

1] 4000 8000 12000 o o 4000 000 12000 160
Temps.(s)

Figure 1.22 : Représentation de relaxation de contraintes pour un chargement en
compression confinée et non confinée. Les contraintes axiale et radiale sont
représentées dans le cas confiné (adaptée de Bursac et coll., 1999)
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Tableau 1.3 : Propriétés mécaniques en compression de la plaque de croissance

Auteur Modele animal E [MPa] v
Wang et Mao (2002) | Lapin - Base du crine - 42 jours | 0.52 - 1.34 -
Bursac et coll. (1999) | Veau - Patella - 21-28 jours | 046-244] 0-0.5
Cohen et coll. (1998) Veau - Ulna - 4 mois 0.36-0.58 | 0.10-0.5
Cohen et coll. (1994) | Boeuf - Fémur-12a 18 mois | 0.24-1.67 | 0.05-0.37
Setton et coll. (1993) | Babouin - Vertébres —4 a 8 ans | 0.20 - 0.68 -
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CHAPITRE 2 — RATIONNELLE DU PROJET ET CADRE

METHODOLOGIQUE

La revue des connaissances permet de dégager les éléments suivants :

la croissance osseuse longitudinale s’effectue au moyen de la plaque de
croissance;

la plaque de croissance est composée de trois zones (réserve, proliférative et
hypertrophique) présentant des différences importantes aux niveaux
morphologique, structural et compositionnel;

la plaque de croissance est sensible aux chargements mécaniques (modulation
mécanique de la croissance), qui peuvent modifier le taux de croissance de 1’os;
la modulation mécanique de la croissance est impliquée dans la progression de
pathologies musculo-squelettiques chez I’enfant et l’ddolescent, telles la scoliose
idiopathique adolescente, le tibia vara/valga, le genu varus/valgus;

de nombreuses études ont investigué la modulation mécanique de la croissance a
I’aide de modéles animaux et, de mani¢re complémentaire, quelques modeles par
¢léments finis simples ont été développés pour étudier I’effet des chargements
sur la croissance osseuse;

quelques modeles par éléments finis détaillés ont été développés pour des
segments rachidiens pédiatriques;

une géométrie pédiatrique rachidienne ne peut étre extrapolée d’un segment
rachidien adulte;

les patrons d’efforts sollicitant la plaque de croissance dépendent de la géométrie
et de la position relative des vertébres ainsi que du comportement mécanique des
trois zones de la plaque;

une meilleure caractérisation des efforts mécaniques sur la plaque de croissance
est requise pour quantifier la modulation de croissance responsable de la

progression de pathologies musculo-squelettiques infantiles.
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L’analyse de ces considérations méne a I’hypothése suivante :

La modélisation biomécanique intégrant une représentation détaillée de la plaque de
croissance dans un modéle par éléments finis du rachis sera en mesure de déterminer
les caractéristiques géométriques et mécaniques ayant une influence significative sur les

déformations et contraintes mécaniques au travers de la plaque de croissance.

L’objectif principal de ce projet est :

Développer un modeéle biomécanique personnalisé des vertébres lombaires intégrant la

plaque de croissance, puis valider ce modéle.
La réalisation de cet objectif s’effectuera via trois objectifs spécifiques :
1. Développer un modéle par €léments finis volumiques du rachis pédiatrique

personnalis€ au niveau géométrique et intégrant une représentation détaillée

des vertebres lombaires, des tissus conjonctifs et de la plaque de croissance;

2. Valider le modéle biomécanique du rachis aux niveaux géométrique et
mécanique;
3. Déterminer les caractéristiques géométriques et mécaniques ayant un impact

sur le comportement mécanique de la plaque de croissance.

La réalisation du premier objectif est présentée par ’entremise d’un article. L’article
couvre également le second objectif concernant la validation du modele. Des validations
complémentaires du modele sont également disponibles au Chapitre 3. Le Chapitre 4
présente une analyse de sensibilité effectuée a 1’aide du mode¢le afin de déterminer les
paramétres géométriques et mécaniques affectant le comportement mécanique de la

plaque de croissance. Ce chapitre répond au troisiéme objectif.
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CHAPITRE 3 - DEVELOPPEMENT ET VALIDATION DU
MODELE

Les premier et second objectifs de ce projet sont intégrés dans un article. Deux études
complémentaires portant sur la validation du modele sont par la suite présentées. La
premiére porte sur la variabilité inter-individus de la répartition des propriétés
mécaniques au travers des corps vertébraux. La seconde présente la validation du

comportement mécanique d’unités fonctionnelles supplémentaires.

3.1 SITUATION DE L’ARTICLE

L’article porte sur le développement d’un modele par €léments finis détaillé du rachis
lombaire pédiatrique, intégrant une personnalisation géométrique obtenue des
informations disponibles & méme les radiographies postéro-antérieure et latérale de
patients. Le modéle inclut les tissus conjonctifs tels que les plaques de croissance, les
disques intervertébraux, les ligaments longitudinaux antérieur et postérieur, le ligament
jaune, les ligaments intertransverses, les ligaments capsulaires, et les ligaments inter et
supra-épineux. Les validations géométrique et mécanique du modele sont également
présentées dans cet article. La validation géométrique a été effectuée a I’aide des
vertébres surfaciques dont la précision est connue. Le comportement mécanique a été
comparé aux travaux de Panjabi et coll. (1994) pour une unité fonctionnelle lombaire.
Les cas de chargements auxquels le modele a été soumis sont la flexion, I’extension,
I’inflexion, la torsion et la compression. La modélisation de la plaque de croissance a
permis 1I’é¢tude du comportement mécanique de ces trois zones constitutives : réserve,

proliférative et hypertrophique.

La contribution du premier auteur a la rédaction de I’article est d’environ 85 %. L’article
a été soumis pour publication a la revue scientifique «Medical & Biological Engineering &

Computing» au mois d’aofit 2006.
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3.2.1 Abstract

Very few computer models of the spine models integrate vertebral growth plates to
investigate their mechanical behavior and potential impacts on bone growth. An
approach was developed to generate a FE model of the lumbar spine and their
connective tissues including the growth plate, which allowed a personalization of the
geometry based on patients’ bi-planar radiographs. The geometrical validation was
performed by deforming meshed vertebrae to reference vertebral specimens and
comparing geometrical indices. No significant difference was found between the
measured parameters, with errors under 1 % in 83 % of the geometrical parameters.
Mechanical validation was done by simulating loading cases on a functional unit
representing experimental testing on cadaveric spines. The flexibility of the functional
unit remained between expected ranges of motion, but was more linear than
experimental data. The mechanical behavior of the growth plate was evaluated under
various loading cases: greater stress was located in the proliferative zone. This modeling

approach is a useful tool to study the effect of mechanical stresses on bone growth.

Keywords: Growth plate, Spine, Finite element model, Geometrical kriging



48

3.2.2 Introduction

The longitudinal growth of long bones and vertebrae occurs in the cartilaginous growth
plates. Growth plates are composed of three zones: the reserve, proliferative and
hypertrophic zones (figure 3.1). Each zone has its own cellular, compositional and
morphological characteristics. The reserve zone contains spherical chondrocytes
randomly arranged and has a greater proportion of extracellular matrix than other zones
[1]. Axial columns of flattened chondrocytes compose the proliferative zone [22].
Finally, the hypertrophic zone comprises elongated chondrocytes arranged in a columnar
pattern and undergoing substantial volume enlargement, up to twenty times greater than
the proliferative zone [17]. The reserve, proliferative and hypertrophic zones represent
respectively an average of 10 %, 36 % and 54 % of the total growth plate thickness
[2,17,19,22,28].

Growth plates are sensitive to their mechanical environment. While dynamic
compression is essential for bone development, excessive loading can lead to bone
growth alteration. This phenomenon has key implications in infant and juvenile
pathological progressive musculoskeletal deformities, such as idiopathic scoliosis,
hyperkyphosis, genus varus/valgus, tibia vara/valga, and others [18,26,38,42].
Mechanical loads can modulate longitudinal bone growth. This is known as the Hueter-
Volkmann principle, which states that increased static compression reduces the growth
rate of a bone and, conversely, reduced compressive loading on the plates increases the
growth rate [2,3,17,39,45]. This mechanical growth modulation can be used to control or
optimally reverse progressive musculoskeletal deformities with brace treatment and/or

stapling procedures [18,26,36,38,45].

These clinical conditions have lead to biomechanical studies of the growth plate. In vitro
mechanical characterization has been done under uniaxial compression and tension

loading [12,13,14,47], mostly using growth plate samples from animal models. From
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bovine models, Young modulus in compression was evaluated as 0.47 + 0.11 MPa with
a Poisson ratio of 0.30 £ 0.20 [14], while in tension, the growth plate exhibited an elastic
modulus of 7.52 + 2.15 Mpa [47]. Other studies aimed at identifying growth plate
mechanical behavior within its thickness. Using microindentation, Radhakrishnan et al.
[33] extracted elastic properties of the extracellular matrix along the growth plate and
found an increase from the reserve zone (E = 0.57 MPa) to the chondro-osseous junction
(E = 1.41 MPa). Villemure et al. [43] investigated strain distributions within growth
plate thickness by analyzing images of loaded growth plates. They found higher
compressive strains located mainly in regions overlapping the reserve and hypertrophic

zones, and lower compressive strains in the proliferative zone.

Pediatric human bones and connective tissues are not commonly available anatomical
samples for biomechanical testing. As a complement to experimental investigations,
analytical models have been developed to study growth plate mechanical behavior and
its effect on bone growth using finite element (FE) modeling technique. FE models
provide several advantages such as the implementation of numerous sensitivity studies
on loading conditions, geometrical and mechanical parameters, without the use of
anatomic specimens and at low costs. Kumerasan et al. [25] developed an immature
cervical spine model including different age-related developmental anatomical features,
such as the nucleus pulposus proportion of intervertebral discs, facets orientation,
ossification centers located at the neural arch and the vertebral body, neurocentral
cartilages at the posterior arches junction and at the vertebral body jonction with the
posterior elements as well as vertebral growth plates. Upon application of compression,
flexion, extension and combined loadings, they concluded that there was an increase in
the flexibility of the cervical spine and that it was not possible to extrapolate adult spine
results without considering age-related tissues properties and geometries. Konz et al.
[23] built a baboon FE model similar to the human pediatric spine including the growth
plate to study spondylolisthesis. Their results indicated that the shape of the vertebrae

modified the growth plate loading response. The geometry also had influence on the
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spine behavior which needs to be personalized to patient-specific geometric features.
They concluded that adult scaled models are not adapted to pediatric geometry and

anatomy [25].

A personalized pediatric detailed spine model integrating the growth plate together with
its mechanical and geometrical properties would be very helpful to further investigate
the response of pediatric spines under orthopedic treatment. The purpose of the present
study was then to develop and validate a detailed FE model of a personalized pediatric
osseo-ligamentous lumbar spine integrating the growth. plate and its three zones. The
developed model would provide stress distribution within growth plate zones in a
motion segment under different loading conditions including axial compression

combined or not to flexion, extension, lateral bending and axial torsion.

3.2.3 Methods

3.2.3.1 Geometrical modeling

Ct-scan reconstruction

The geometry of lumbar vertebrae was reconstructed using serial CT-scans of pediatric
patients with 1-mm-thick CT-scan slices taken at 1-mm steps (figure 3.2A). Two
adjacent lumbar vertebrae were reconstructed from each of three male young patients
(13, 15 and 15 years old) exempt of any musculoskeletal abnormalities. Segmentation
was performed with a contour detection tool for bony structures followed by the
generation of the outer surface of each vertebra using the connecting cube algorithm [15]
(SliceOmatic 4.3 software, Tomovision, Montreal, Qc, Canada). Smoothing of the
surfacic geometry followed with a decimation tool of CATIA V5R15 (Dassault
Systemes, Suresnes, France) in order to reduce artifacts and the number of polygons

from an average of 22717 to 2369 for each vertebra (figure 3.2B).
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Volume creation and meshing of vertebrae

A three-dimensional volume was generated from the surface model by free meshing
with 4-nodal orthotropic solid tetrahedron elements using a commercially available FE
software package (Ansys 10.0, Ansys Inc., Canonsburg, PA, USA). For each vertebra,

an average of 2266 nodes and 9400 elements was generated (figure 3.2C).

3.2.3.2 Detailed mechanical properties of vertebrae

Bone radio-density is closely related to its material density and mechanical properties.
Bone radio-density refers to CT numbers, which are expressed in Hounsfield units (HU).
Predictive relationships have been developed between CT numbers, material density and
mechanical properties for different species and bones [24,30,34]. In order to combine
CT-scan information to FE models, voxels and their corresponding CT numbers were
superimposed over the solid FE vertebrae model. An average CT number was then
determined for every tetrahedron composing the vertebral bony volume by averaging the
included voxels (figure 3.2D). The average CT number included in each element was
then referred to as cortical or cancellous bone based on a CT threshold of 325 HU.
Predictive relationships between resulting average CT numbers and Young’s modulus
range for cancellous and cortical bone (Eq. 4.1) in the three principal directions were
used to give appropriate orthotropic mechanical properties to each FE [21,34]
(table 3.1).

E =E, =599xCT +53

4.1)
E, =5.99xCT + 6053

3.2.3.3 Geometrical personalization of the FE models of the vertebrae

A personalized biomechanical model of the bony lumbar spine was then built by
deforming individual meshed lumbar vertebrae to fit the personalized geometry of a

specific patient. This was done using geometrical information from the patient’s bi-
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planar (posterior-anterior (PA) and lateral (LAT)) radiographs, a three-dimensional
reconstruction of these images [4,16] and a free form deformation technique named dual
kriging, which is a generalized interpolation and extrapolation technique [41]. To do so,
24 anatomical landmarks (endplates center and pedicle tips for example) were digitized
for each of the patient’s vertebra on both images to get their three-dimensional
coordinates [10] (figure 3.2F). Lumbar vertebraec FE models provided the same 24
anatomical landmarks selected from nodes in the meshed vertebrae. The kriging method
then deformed the meshed vertebrae in two steps to fit the patient’s vertebrae. First, a
field of deformation was calculated between the coincident anatomical landmarks of the
initial state of the meshed vertebrae to the final state of the patient specific position. The
resulting deformation was then applied to all constitutive nodes of the meshed vertebrae
(figure 3.2E). All elements were regenerated from the new nodal positions (figure 3.2G-
H). The given mechanical properties were allocated to the same element through the
whole process without any modification. Facet joints were further generated on the
articular surface of the zygapophyseal processes and modeled as a non-linear frictionless
contact problem [11]. Surface-to-surface contact elements were used with a 0.5 mm
inter-facet gap [37] (figure 3.2I). In case of large gaps, the surface of the facet was
copied and used to generate a solid volume, which reduced the gap. If penetration

occurred in some elements, nodes were moved until a 0.5 mm inter-facet distance.

3.2.3.4 Generation of soft connective tissues

Growth plates and intervertebral discs

A parametric approach was used to generate growth plates and intervertebral discs based
on vertebral endplate profiles and the relative positions between adjacent vertebrae. For
each vertebra, cranial and caudal endplates were smoothed with a least squares approach
[7,27] and their peripheral contour nodes were approximated by a spline. Curved
contours of adjacent vertebral end-plates were then connected to create a cylindrical

volume (figure 3.2J). Within this inter-vertebral volume, three regions were created: two
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growth plate regions and one intervertebral disc region. For each growth plate region,
three divisions parallel to the nearest smoothed end-plate plane were made to represent
the growth plate zones. Growth plates were assumed to be 2 mm thick with 48 % and
31 % of its total thickness respectively used for the hypertrophic and the proliferative
zones. These percentages were obtained from histological measurements on growth
plates [2,17,19,22,28]. The remaining volume modeled the intervertebral disc. Growth
plate and disc volumes were meshed with isotropic eight-node solid hexahedral
elements. A total of 172 and 488 elements were relatively used for each growth plate
and disc. Nodes located at the interfaces between different regions were constrained in
displacements along the three principal directions. The annulus fibrosus was represented
by the outer 55 % of intervertebral disc volume [7]. On the disc periphery, two layers of
annular collagenous fibers were modeled by 648 tension only bi-linear cable elements
[11], which were connected to the nodes of the peripheral disc elements in a cross
pattern. The nucleus was modeled as incompressible with a Poisson’s ratio of 0.499.
Appropriate mechanical properties were given to the different growth plate and disc
elements (figure 3.2K-L) (table 3.1).

Ligaments

Ligaments were modeled with tension only bi-linear cable elements oriented along their
fibers. The anterior longitudinal ligament was represented by ten uniaxial elements
attaching the intervertebral disc to the anterior section of vertebral endplates. Similar
positioning was used for the 6 uniaxial elements of the posterior longitudinal ligament.
The ligamentum flavum was simulated by three uniaxial elements attached to the
lamina. Each intertransverse ligament was modeled by two elements joining adjacent
transverse processes. The interspinous and supraspinous ligaments attached adjacent
spinous processes using four and three elements, respectively. Finally, capsular

ligaments were represented by eight uniaxial elements connecting the periphery of
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adjacent facet joints. Cross sectional areas and material properties of each ligament were

obtained from the literature (table 3.1).

3.2.3.5 Validation

The developed approach of generation of a personalized FE model was tested on four
different patients exempt of musculoskeletal abnormalities, using their bi-planar

radiographs.

Geometrical validation

A set of virtual vertebral specimens with geometrical accuracy of 1.1 £ 0.8 mm [16] was
used for geometrical validation of the detailed FE model. More precisely, a FE model of
these specimens was generated using the developed approach and further compared with
the reference specimens. To do so, anatomical landmarks of the reference vertebral
specimens were determined and used to generate the field of deformation for each
vertebral FE model. Geometrical validation was then completed by evaluating and
comparing 15 morphometrical parameters (intrinsic dimensions and angles) (figure 3.3).
Statistical comparisons were completed with a Student’s t-test for each vertebra in order
to determine whether the sample from the reference vertebral specimen and the FE
model were likely to come from an identical population. Moreover, a Wilcoxon rank test
was performed for comparable geometrical parameter to evaluate its bilateral repartition,
which is a verification of the over- or underestimation of the geometrical values in the

model. A P-value of 0.05 was used as level of significance.
Mechanical validation
The mechanical validation was completed by analyzing the mechanical behavior of L1-

L2 functional unit personalized to a healthy patient. Loading conditions represented in

Panjabi’s [29] experimental study on cadaver spines were modeled and simulated with
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the FE model of this functional unit. As mature spines used in Panjabi’s study [29] did
not include growth plates, the three constitutive zones were given the same material
properties as the annulus, as a layer of fibrous tissue is observed anatomically between
the nucleus and bony vertebrae [6]. Boundary conditions included fixing all degrees of
freedom for all nodes of the caudal endplate of L2. All nodes below the plane formed by
this endplate on the posterior element were also fixed along all degrees of freedom.
Since the patient’s body weight was included during his upright radiographic position,
the gravity was implicitly integrated in the FE vertebral positioning. However, none of
the tissues were constrained accordingly in the initial FE model. Hence, a first loading
step included an upward force of 100 N on L1 cranial endplate to remove the gravity
effect, and to obtain an initial vertebral positioning representing Panjabi’s experiments.
The resulting geometry was then updated and stresses reset to zero. The pre-load
compression of 100 N experimentally simulated by Panjabi [29] was then applied, and
combined with either flexion, extension, axial torsion or lateral bending. Moment was
generated by a torque centered near the vertebral canal on the L1 caudal endplate as in
Panjabi’s experiments. Applied moments ranged between 2 Nm and 10 Nm. Resulting
rotations angles obtained from FE simulations were then compared to the experimental
results from Panjabi [29]. The L.2-L3, L3-L4 and L4-L5 functional units were also tested

with the same procedure (results not presented).

Mechanical study of the growth plate

In order to study the growth plate behavior, the L1-L2 functional unit FE model was
used with material properties of the growth plate integrated (table 3.1). Then, the same
loading cases as for the mechanical validation were used with a 6 Nm moment. A 500 N
compression was also performed by the application of downward forces on cranial

endplate of the first lumbar vertebra.
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3.2.4 Results

The developed FE approach was used to model four complete personalized pediatric
lumbar spines using the five meshed lumbar vertebrae, which were further combined
with the kriging technique applied with the anatomical landmarks identified on the bi-
planar radiographs of the patients. The geometrically personalized models showed

compliance with the radiographs (figure 3.4).

Results from the geometrical validation are shown in table 3.2. The Student’s t test
pointed out that there was no significant difference between each vertebral FE model
and its corresponding reference specimen with a P-value ranging between 0.3237 to
0.3358. The Wilcoxon rank test was also non significant between comparable geometric
parameters, indicating that the model does not over- or underestimates the geometrical
parameters measured. For most parameters, the calculated error was under 1 % and less
than 0.1 degree or 0.13 mm for angular and linear parameters respectively (table 3.2).
Greater errors, ranging between 1 % and 13 %, were found for the vertebral volume, the
angle between the transverse processes and the plane of symmetry or the horizontal
plane, the total length, the body height and the spinous process inclination. The pedicle

diameter and the facet-pedicle distance had higher error.

The mechanical behavior of the L1-L2 functional unit is presented in figure 3.5 for the
different simulated loading cases. In flexion, the curve slope was similar to Panjabi’s,
but the overall flexibility was lower (figure 3.5A). The model was stiffer for moments
under 6 Nm and more flexible over that range for the extension (figure 3.5A) and lateral
bending (figure 3.5C) loading cases. Results from clockwise axial torque (figure 3.5B)
indicated comparable flexibility up to 4 Nm, and more flexibility than Panjabi’s curve
thereafter. Counterclockwise axial torque curve had a greater range of motion than the

experimental results (figure 3.5B). The L2-L3, L3-1.4 and L4-L5 functional units were
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also tested and presented similar comparative results as the ones for L1-L2 (results not

shown).

Simulations of the pediatric lumbar first functional unit indicated high Von Mises
stresses located at the anterior and posterior regions of the cranial growth plate in
extension (figure 3.6) and at the posterior area of each constitutive zone in the caudal
growth plate. Von Mises stress distribution in flexion indicated higher values in the
anterior part. Lateral bending loading cases generated higher stresses at both right and
left lateral borders of the growth plate sections, with minimum stress located in the mid-
sagittal plane of the spine. Axial torque had a concentric stress distribution with higher
values at the periphery of the growth plate. Axial compression resulted in greater
stresses near the vertebral canal in the posterior region of each zone of the growth plate.
Overall, all loading cases showed greater stress values in the proliferative zone as
compared to the reserve and hypertrophic zones (figure 3.7). In addition, the cranial
growth plate showed greater stresses in extension, flexion and axial torque than the
caudal growth plate. Conversely, higher stresses were found in the caudal growth plate
of the reserve and proliferative zones when under lateral bending. For the hypertrophic
zone, Von Mises stresses of the cranial growth plate were higher than in the caudal

growth plate for all loading cases.

3.2.5 Discussion and Conclusion

An approach was developed to generate a FE model of the lumbar spine and their
connective tissues including the growth plate using bi-planar radiographs to personalize
the geometry of the vertebrae from which the surrounding tissues were generated. This
model was used to evaluate the mechanical behavior of the growth under various loading

cascs.

The geometrical validation was done by deforming meshed vertebrae to reference

vertebral specimens and by comparing resulting geometrical indices. Results showed no
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significant difference between the measured parameters in the vertebrae and the
reference specimens. The developed approach used 24 vertebral landmarks to ensure
that the deformation would give an appropriate personalization. Other personalized FE
models use fewer landmarks, but they do not represent a detailed geometry of the
vertebrae [31]. Since dual kriging ensures matching of the target landmarks, the final
localization of those selected nodes were interpolated to their exact position in the
reference specimens. Hence, geometrical parameters calculated from these nodes
indicated overall errors under 1 % (0.1 degrees or 0.13 mm). As a comparison, a spine
geometry personalization study using the same deformation technique with the use of six
anatomical landmarks [16] indicated a geometric accuracy of 3.3 + 3.8 mm. Although
the vertebral body volume parameter did not use landmarks, its error was slightly higher
but remained under 5 %. Since no anatomical landmarks were used to identify the
spinous process within dual kriging, geometrical parameters implicating that marker,
such as the angle of the transverse processes with the symmetry angle, the vertebral
length and the inclination of the spinous process, were likely to indicate greater errors
(table 3.2). Errors noted over 1% for the angle of the transverse processes and the
wedging angle had respectable error value under 0.23 degree. A missing CT image
causes the miss-positioning of the anatomical landmark on left pedicles and facet on the
fifth lumbar vertebra and led to greater errors. In addition, landmarks from radiographic
information are likely to be mispositioned. That caused some problems at the facets
where the bony structures were overlapping; corrections were necessary in some cases.
Facet angles were indirectly oriented by the personalized anatomical landmarks digitized

in the radiographs.

Mechanical validation of the model was done by simulating loading cases on a
functional unit representing an experiment done on cadaveric spines by Panjabi [29].
The flexibility of the L1-L2 functional unit remained between the ranges of motion
reported by White [46], who suggested maximum values of the range of rotation of 16

degrees in flexion/extension, 8 degrees in lateral bending and 3 degrees in axial rotation.
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However, counterclockwise torsion results exceeded the limits suggested by White [46]
for moments of 6, 8 and 10 Nm with angles of 4.1, 4.9 and 5.7 degrees respectively.
Facets mispositioning could have lead to greater rotation values than expected, since
they limit axial rotation in the lumbar spine. In addition, the mechanical validation was
done without the exact morphology and the non-linear realistic material properties of the
in vitro cadaveric L1-L2 functional units used by Panjabi [29], which could also explain
some of the differences between the model flexibility under varying loading cases and
the experimental data. In flexion, posterior ligaments were restraining the flexibility of
the spine. The mispositioned facets did not limit the torsion movement as in the
cadaveric experiment. Complete validation of the model should eventually include

experimental studies of pediatric lumbar spines integrating growth plates.

The same loading conditions as for the mechanical validation were simulated in a
pediatric functional unit to study the growth plate behavior. Higher stresses obtained in
the proliferative zone for all loading cases are related to the higher elastic modulus of
this zone, where a stiffer structure exhibits higher stresses. For all loading cases, higher
stresses were located in periphery of the growth plate. Von Mises stresses evaluated
trough the tissue indicated a behavior similar to a beam in flexion with more stresses
away from the neutral axis for the extension, flexion and lateral bending loading cases.
In torsion, the stress distribution is similar to beam in torsion with stresses increasing

away from the axis of rotation.

Relationships used between CT-numbers and bone mechanical properties were not
calibrated with density-known objects scanned with the patient since these were
recorded in a clinical environment. In this study, the model was personalized to patient
specific geometry, but no personalization of the material properties was performed. The
radiation imposed to patient in the CT-Scan procedure does not allow to get the
mechanical relationship for each individual model. However, Templeton [40] has linked

the gray values available in radiographs to three-dimensional positioning of the density.
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This method could eventually lead to personalized material properties of bone structures.
Future integration of phantoms object could provide more representative relationships.

Pediatric bone density was previously noted to be different from mature specimens [30].

The lack of pediatric specimen for biomechanical studies limits the complete validation
of pediatric models. However, the use of young patients’ vertebrae CT-Scans ensured
the initial definition of a pediatric vertebral shape, which could then be personalized to
specific young patients. The biomechanical model is also limited by the fact that
pediatric tissues have not the same material properties than mature tissues. Hence,
flexibility curves obtained could be different as suggested by Kumaresan [25].
Furthermore, most of the mechanical behavior of the connective tissues and the growth
plate sections are explained by non-linear viscoelastic material properties that were
simplified by linear elastic properties in this model. Another limitation is that the
pediatric model did not integrate all the age-related developmental anatomical features
like the neurocentral cartilages [25] and the apophyseal bony ring [35] since they are
absent of the adolescent human pediatric group. These features and their change

throughout the childhood should however be integrated in models of younger patients.

Heterogeneity between each zone of the growth plate is modeled by distinguishing
mechanical properties and thicknesses [5,8,17,22]. More simulations could now be made
to investigate effects of mechanical properties and thicknesses of the growth plate zones

on pediatric lumbar spine mechanics.

In conclusion, a new way of generating a personalized detailed spine model has been
developed to generate pediatric lumbar spines, which enables the study of the inter-
individual variability of the spine. This model enables the study of the mechanical
behavior of the vertebral growth plate and its three constitutive zones. This modeling

approach could be used to study the effect of mechanical stresses on bone growth,
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progressive musculoskeletal spinal deformities and their orthopedic treatments (brace,

stapling).
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Figure 3.1 : Growth plate with its reserve (R), proliferative (P) and
hypertrophic (H) zones
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Figure 3.2 : FE model generation : A) CT-Scan image, B) Geometric surface model,
C) Vertebral meshing, D) Voxel positioning, E) Meshed nodal representation,
F) Anatomical landmarks digitized on a coronal plane radiograph, G) Personalized
positioning of nodes, H) Personalized meshed vertebrae, I) Facet generation,
J) Intervertebral volume and disc, K) Functional unit, L) Growth plate zones,
M) Personalized pediatric osseo-ligamentous lumbar spine model integrating the
growth plates
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Figure 3.3 : Geometrical parameters : 1) vertebral volume, 2) angle between the
transverse process and the symmetry axis, 3) PA length, 4) body height, 5)
transverse diameter of the cranial endplate, 6) transverse diameter of the body
center, 7) transverse diameter of the caudal endplate, 8) inclination of the
transverse process, 9) superior articular facets distance, 10) inferior articular facets
distance, 11) spinous process angle, 12) pedicle diameter, 13) inferior facet-pedicle
distance, 14) PA body diameter, 15) wedging angle



Figure 3.4 : Radiographs and personalized models
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Table 3.1 : Material properties of the FE model components

issue Ez [MPa] [Ex, Ey [MPa]‘ v |Area [mm~]| Reference
Cortical bone 8000 to 14000§2000 to 8000 0.3 - [20]
Cancellous bone 375102000 | 75t0730 | 0.3 - [21]
[Nucleus pulposus 2 0.499 - [44]
Annulus 8 0.45 - [44]
Annulus fiber 550 0.3 - [32]
Anterior longitudinal ligament 20 0.3 38 [32]
IPosterior longitudinal ligament 70 0.3 20 [32]
IFlavum 50 0.3 60 [32]
|Intertransverse ligament 50 0.3 10 [32]
Capsular ligament 20 0.3 40 {32]
Supraspinous ligament 28 0.3 355 [32]
IInterspinous ligament 28 0.3 355 [32]
IReserve zone 0.2 0.49 - [9,13,45]
|Proliferative zone 2 0.49 - [9,13,45]
|Hypertr0phic zone 0.2 0.49 - [9,13,45]
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3.3 VALIDATIONS COMPLEMENTAIRES

L’article ne présente qu’une synthése des résultats de validations géométrique et
mécanique complétées, qui ont permis de situer les limites et les capacités du modéle.
Bien que les propriétés mécaniques appliquées ne soient pas personnalisées dans le
cadre de cette étude, une étude comparative de la distribution des propriétés mécaniques
a été effectuée afin d’analyser la variation inter-individus dans les vert¢bres. Les
propriétés de 1’os étant rigides, comparativement aux tissus conjonctifs, elles n’affectent
pas le comportement mécanique des unités fonctionnelles étudiées. De plus, le
comportement mécanique des unités fonctionnelles 1.2-1L.3, L3-L4 et L4-L5 a également
fait ’objet d’une validation mécanique par comparaison aux résultats expérimentaux de

Panjabi et coll. (1994) qui n’est pas présentée dans I’article.

3.3.1 Disposition des propriétés mécaniques osseuses

Telle que présentée dans I’article, I’assignation des propriétés mécaniques aux structures
osseuses dépend de la valeur de la densité radiographique exprimée dans les images
tomodensitométriques des sujets qui ont permis de définir les modeles par €léments finis
des vertebres lombaires. Dans la génération du segment lombaire pour un patient
particulier, ces vertebres maillées sont par la suite utilisées dans [’étape de
personnalisation géométrique. Contrairement a la géométrie, les éléments finis
composant les vertébres possedent des propriétés mécaniques qui ne font pas 1’objet
d’une personnalisation. Les propriétés assignées représentent celles des sujets qui ont
permis de construire les vertébres maillées originales. Ces valeurs de densité
radiographique ont fait I’objet d’une analyse comparative avec des séries d’images
tomodensitométriques de sujets n’ayant pas contribué a la modélisation des vertébres.
Cette étude complémentaire avait donc pour objectif de valider la disposition des

propriétés mécaniques dans les différentes vertébres maillées du modeéle.
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3.3.1.1 Meéthodologie

Des séries d’images tomodensitométriques provenant de deux patients (un garcon et une
fille de 13 et 16 ans) ne présentant aucune anomalie ont été utilisées pour cette
validation. Dans un premier temps, les voxels de ces images ont fourni la valeur de
densité radiographique a comparer pour chacune des vertebres lombaires. Dans un
deuxiéme temps, les 24 repéres anatomiques utiles au krigeage ont été sélectionnés
parmi ces voxels pour chaque vertébre lombaire. Finalement, la position des voxels a été
déformée par krigeage afin que I’ensemble des voxels superpose les vertebres maillées
originales. Pour chaque élément, composant les structures osseuses, il a été assignée une
valeur moyenne de densité radiographique par le critére d’inclusion présenté dans

P’article.

Les éléments des vertébres ont été regroupés par région anatomique afin de faciliter la
comparaison des valeurs moyennes. La région de I’arc postérieur concerne les éléments
postérieurs au plan moyen passant par les reperes anatomiques situé€s au-dessus et en
dessous des pédicules. Les éléments périphériques du corps vertébral forment un second
groupe. La région interne du corps vertébral a ét€ divisée en huit quadrants délimités par
le plan horizontal au centre du corps vertébral, le plan sagittal et le plan frontal passant
par les repéres anatomiques gauches et droites des plateaux inférieur et supérieur. Les
dix groupes d’éléments sont illustrés a la figure 3.8. Finalement un test de Student a été
utilisé pour vérifier I’hypothése Hy que les échantillons, de chaque région, provenaient

d’une méme population avec un seuil de confiance de 5 %.
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Arc postérieur

Figure 3.8: Schéma des groupes d’éléments et des huit quadrants internes au corps
vertébral

3.3.1.2 Résultats

Dans I’ensemble, les résultats du test de Student présentent une valeur de P inférieure a
0.01 ce qui permet de rejeter ’hypothése Hy et de conclure que les échantillons ne
proviennent pas d’une méme population et qu’il y a une différence significative dans la
répartition des densités radiographiques. Seulement quelques valeurs s’avérent au-dessus
du seuil de 0.05, et signifiant qu’il n’y ait pas de différence significative. Ces groupes
sont les quadrants 1 et 6 de la région interne de L2, le quadrant 7 de L3 et les quadrants

4,6 et 7 de L4. Le tableau 3.3 présente I’ensemble des résultats statistiques.

Tableau 3.3: Valeur de P résultante du test de Student sur le positionnement des
densités radiographiques.

Regroupement L1 L2 L3 L4 L5
Arc postérieur * * * * *
Périphériques du corps vertébral * 0.0004 * * 0.0057
Quadrant 1 * 0.6571 * * *
Quadrant 2 * * * * *
Quadrant 3 * * 0.0019 * *
Quadrant 4 * * * 0.3168 *
Quadrant 5 0.0002 * * 0.0004 *
Quadrant 6 * 0.1884 * 0.1828 *
Quadrant 7 * * 0.0910 | 0.2580 *
Quadrant 8 * * * * *

* yaleur <0.0001
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3.3.2 Comportement mécanique d’unités fonctionnelles supplémentaires

L’article présente la comparaison du comportement mécanique du modele avec les
résultats des expérimentations sur des rachis cadavériques exercés par Panjabi et coll.
(1994) pour une seule unité fonctionnelle composée de L1-L2. Des simulations sur les
trois autres unités fonctionnelles lombaires, soit L2-L3, L3-L4 et L4-L5, dans les
conditions de chargement similairement imposées aux échantillons cadavériques, ont

permis d’analyser le comportement mécanique du modele de manicre plus compléte.

3.3.2.1 Méthodologie

‘Chacune des unités fonctionnelles a été chargée dans les mémes conditions que celles
décrites dans I’article de maniére a simuler 1’expérimentation réalisée par Panjabi et coll.
(1994). En résumé, les propriétés mécaniques de la plaque de croissance ont été
substituées par les caractéristiques de 1’anneau fibreux du disque intervertébral afin de
simuler un rachis mature. Tous les nceuds sur le plateau inférieur et en-dessous de celui-
ci, au niveau de ’arc postérieur de la vertebre caudale de chaque unité fonctionnelle,
avaient tous leurs degrés de liberté fixés comme conditions aux limites. Le chargement
débutait par une mise en tension de 100 N. Cette mise en tension permettait de retirer la
déformation induite par I’effet de gravité du patient, dont les radiographies avaient été
prises en position debout et dont les tissus étaient conséquemment préchargés a des
niveaux de contraintes internes inconnus. Suite & la mise en tension, seule la géométrie
résultante était conservée. Puis, une précharge en compression de 100 N simulait I’effet
de la gravité sur le modele, telle qu’utilisée expérimentalement par Panjabi et coll.
(1994). Ce chargement était par la suite combiné a un couple en flexion, extension,
torsion ou en inflexion latérale d’une valeur entre 2 et 10 Nm. Les courbes de flexibilité

obtenues étaient ensuite comparées a celles mesurées par Panjabi et coll. (1994).
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3.3.2.2 Résultats

Dans ’ensemble, les résultats obtenus pour les unités fonctionnelles 1.2-L.3, L3-1L4 et
L3-L5 suivent des tendances comparables aux courbes de flexibilité de ['unité
fonctionnelle L1-L2 présentées dans 1'article (figure 3.5). Les figures 3.9, 3.10 et 3.11
illustrent les courbes pour les autres unités fonctionnelles du rachis lombaire modélisé.
Le chargement en flexion du mod¢le exhibe une pente comparable aux résultats de
référence pour les unités fonctionnelles L.2-L3 et L3-L4. L’expérimentation sur des
rachis cadavériques présente une réduction de la pente en fonction du moment qui
augmente pour ’unité fonctionnelle composée de L4 et LS. Cette caractéristique n’a pas
¢été obtenue avec le modéle par éléments finis. La flexibilité des mode¢les est également
moindre que celle des segments lombaires cadavériques pour ’ensemble des unités
fonctionnelles. En extension, les résultats sont plus linéaires que ceux des spécimens
expérimentaux. Ils respectent les plages de valeurs de Panjabi et coll. (1994) pour les
unités L2-L3 et L4-L5, mais le modele de 1'unité fonctionnelle L.3-1L4 s’avére plus
flexible en extension surtout pour les moments plus importants. En inflexion, les
résultats s’approchent du mode¢le cadavérique de référence. Par contre, le modéle
numérique est linéaire, comparativement aux courbes non-linéaires expérimentales. En
torsion, le modele diverge rapidement des résultats attendus avec des rotations beaucoup
plus importantes. Cependant, les résultats numériques sont linéaires et s’approchent des

courbes expérimentales, également linéaires.



81

pT-€'T S[PUUONIUOY U [ AP IN[IGIXIL IP $3qAN0D) : O] "€ N3]

Rl patuow (s psogy P8 I
Th 8l 8 & ¢ L OO0 OT F B & 0 @ o& $ P T 0T EF PP SO TLOLE S FTO0I M S PO

o

v.

«;w 4

t 0 107 ¢ ton
4 Is mM

¥ ¥
M 9% 99
k] & g

] o Gi Gl

SPGIP P el oLl S IOUIRIE 30 D ACHOY WOISIG |
€T-TT AIPUUONIU0Y TUN | AP NNIGIX[ P $9qIN0)) : 6°¢ AN
£ ) pmey {uag) swog B o
Iy 8L 2 8§ ¢ T 0 oW 9 & 08 g o2 %2 ¥ Zo0 DY @G OO U8 oE 8 ¢ 10+ 8-
i & o - #
LHEE 1) nelue -4

FRPOY{ - %@si = L #;

e | e >

; _ w £

¢ Wyw ﬂim fad—]

; bbbt § 5 B 108 4 i g
r g um MQ
* M‘ ﬁ%a %

§ oo g #.

% o 8

SHRDYOLE 33 UG OO0 T

ayo P aparweli vopapu

WOISEIBOEURN



82

S§T-#'T d1[9UUONIUOF JJuN | 3P M[IGIXAY 3P $2qAn0)) : [1°¢ dmBiy

L oy
0 - ¢ ¢ ¥

o Iy

2p01p P Sganed uoopl

w..
g
Vx

AR TINY
Bm o8 8 ¥ L QT O oo & OO

v @ n o
My

&

pe

SR RN
AT - T O A S 1

4

SETIAJIRIL J9 SHEIRI UGISIO |

R

E--TE - A A ]
{soibogh

=]

(1%

UL JUORURINT

R R B A
spbag) palmmgy



83

CHAPITRE 4 — EXPLOITATION DU MODELE

Suite aux validations du mode¢le par éléments finis, une étude de sensibilité a ét¢ réalisée
afin d’identifier les parameétres géométriques et mécaniques de la plaque de croissance
ayant le plus d’influence sur son comportement sous chargement. Ce chapitre répond au

troisiéme objectif posé.
4.1 METHODOLOGIE

La plaque de croissance présente certaines caractéristiques géométriques et mécaniques
spécifiques en fonction du type d’os, de I’dge, de la zone considérée et du modéle
animal. Les caractéristiques varient donc d’une étude & 1’autre, d’ou la nécessité de
vérifier I’'influence de certains parametres sur la réponse mécanique du modéle
biomécanique. L’épaisseur totale de la plaque de croissance évolue a travers les ages
jusqu’d une fermeture compléte, une fois I’os mature. L’épaisseur de la plaque de
croissance n’a toutefois pas été quantifiée par les méthodes d’imagerie actuelles afin de
suivre son ¢volution dans le développement du rachis humain. De plus, la plaque de
croissance différe non seulement d’un modéle animal a un autre, mais également d’un
type d’os a 1’autre. De méme, les zones de réserve, proliférative et hypertrophique
occupent des proportions différentes et évolutives de 1’épaisseur totale de la plaque de
croissance. Leurs composition, structure et morphologie hétérogénes se traduisent par
des comportements mécaniques différents. Les modules élastiques attribués aux zones
constitutives couvrent une plage plus ou moins ¢€largie de valeurs en compression, 1’état
principal de chargement du cartilage de conjugaison au niveau du rachis. Parmi les
publications couvrant la caractérisation mécanique de la plaque de croissance, le
cartilage de conjugaison est rapporté €tre un tissu aussi bien incompressible que

compressible.
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Bien que la composition et les propriétés mécaniques dictent la réponse aux chargements
mécaniques supportés par la plaque de croissance, il est présentement impossible de
justifier une sélection de caractéristiques par rapport a d’autres. Le modele
biomécanique permet, sous des conditions de chargements identiques, d’évaluer
I’attribution de propriétés par rapport aux plages de valeurs disponibles dans la

littérature.

L’utilisation d’un plan d’expérimentation rend possible 1’évaluation des effets
principaux et de leurs interactions avec les autres facteurs d’intérét tout en réduisant le
nombre de simulations nécessaires a I’analyse factorielle. Dans le cadre de cette étude,
un plan d’expérimentation permettant 1’interprétation des effets principaux et des
d’interactions doubles de sept facteurs & deux modalités a été réalis¢ a l’aide de
Statistica 6.0 (StatSoft, Maisons-Alford, France). De niveau IV, le plan d’expérience
nécessite un total de 16 simulations. Le diagramme de Pareto permet d’identifier les

facteurs et les interactions significatifs (p < 0.05).

Les sept facteurs étudiés sont 1’épaisseur totale de la plaque de croissance (H), la
fraction de 1’épaisseur totale de la zone hypertrophique (Fp), la fraction de 1’épaisseur
totale de la zone proliférative (Fp), le module €lastique de la zone hypertrophique (Ep), le
module €lastique de la zone proliférative (E,), le module élastique de la zone de réserve
(E;) et le coefficient de Poisson (V). Il est & noter que la fraction de I’épaisseur totale de
la zone de réserve n’est pas un facteur retenu puisque 1’espace résiduel de la plaque de
croissance lui est indirectement assigné par l’entremise des fractions des zones

hypertrophique et proliférative.

Dans ’ensemble, les modalités assignées aux différents facteurs représentent les
caractéristiques minimales et maximales observées et publiées. Les éléments justifiant la

sélection des modalités concernant les sept facteurs sont les suivants :
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1. L’obtention de spécimens de plaques de croissances lors d’une instrumentation
chirurgicale a permis d’en mesurer 1’épaisseur totale qui se situait entre 0.88 mm
et 2.05 mm. L’épaisseur totale de la plaque de croissance (H) modélisée est de
modalité 0.5 mm et 2.0 mm,;

2. La fraction de la zone hypertrophique (Fy) est basée sur des données disponibles
dans la littérature (tableau 4.1). La premiére modalité sélectionnée représente la
fraction moyenne diminuée d’un €cart type, soit 48.0 %. La modalité supérieure
est de 57.5 %. Ce pourcentage assure un espace minimal de 3 % pour la zone de
réserve lorsque combinée avec la fraction maximale de la zone proliférative tout
en s’approchant de la somme de la fraction moyenne avec 1’écart type;

3. La fraction de la zone proliférative (Fp) est également basée sur des données
disponibles dans la littérature (tableau 4.1). Similairement a la zone
hypertrophique, la plus petite modalité est obtenue de la soustraction de ’écart-
type & la moyenne des données de la littérature, soit 31.0 %. La modalité
supérieure de 39.5 % approche la moyenne des fractions de la zone proliférative
ajoutée d’un écart-type tout en garantissant un espace minimale de 3 % a la zone

de réserve lorsque qu’il y a combinaison des modalités maximales pour Fy, et Fp;

Tableau 4.1: Fraction de I’épaisseur totale de la plaque de croissance pour les zones
de réserve, proliférative et hypertrophique

Auteurs Fraction de la Fraction de la Fraction de ia
zone de réserve | zone proliférative | zone hypertrophique
Hunziker et coll. 6 % 35% 59%
(1989) 7% 29 % 63 %
9% 36 % 55%
Alberty et coll. (1993) 12 % 34 % 54 %
Farnum et coll. (2000) 12 % 33% 55%
Gafhni et coll. (2001) 23 % 34% 43 %
Niehoff et coll. (2004) 4% 41 % 55%
Horton et coll. (2006) 4% 47 % 49 %
Moyenne + écart type 9.7+£6.2% 36.1+£55% 54.1+6.0%
Modalités retenues - 31.0-39.5% 48.0-575%
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4. Les modalités du module élastique des zones hypertrophique (Ey), proliférative
(Ep) et de réserve (E;) sont directement reliées aux résultats publiés dans la
littérature (tableau 1.3). Le module élastique de la plaque de croissance se situe
entre 0.24 et 2.44 MPa dans un test de compression uniaxiale. Les modalités
choisies dans cette étude de sensibilité sont de 0.2 et de 2.0 MPa pour I’ensemble
des zones de la plaque de croissance;

5. Le coefficient de Poisson a une valeur qui varie entre 0 et 0.5 dans les différentes
publications (tableau 1.3). Les valeurs de 0.05 et 0.49 respectent la plage de
valeurs publiée. Néanmoins, cette modalité couvre pratiquement la totalité des
cas d’incompressibilité, ce qui laisse présager que le coefficient de Poisson aura
une influence significative sur les résultats. Afin de raffiner I’étude de ce facteur,
un plan d’expérimentation, avec un modele sous chargement en extension, sera

également simulé avec des modalités de 0.05 et 0.3.

Dans le plan d’expérimentation, les 16 modeles générés intégrent différentes modalités
des facteurs proposées. Le tableau 4.2 présente les modeles suggérés par le plan
d’expérimentation. Pour chacun des 16
modéles de 'unité fonctionnelle 1.1-L2,
les chargements suivants ont ¢été
simulés : précharge en compression de
100 N combinée a une flexion (6 Nm),
ou extension (6 Nm), ou torsion (6 Nm),

ou inflexion (6 Nm), ou compression

axigle (300 N). Le systeme de Figure 4.1 : Systéme de coordonnées

coordonnés utilisé est celui présenté a la et centre de rotation utilisés pour

P’étude de ’unité fonctionnelle L1-1.2
figure 4.1.
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Tableau 4.2: Plan d’expérimentation évaluant ’influence des caractéristiques de la
plaque de croissance sur son comportement mécanique

Expérience | H[mm] | F, [%] | F, [%] | E, [MPa] | E,[MPa] | E, [MPa] v
1 0.5 48.0 31.0 0.2 0.2 0.2 0.05
2 2.0 48.0 31.0 0.2 2.0 0.2 0.49
3 0.5 57.5 31.0 0.2 2.0 2.0 0.05
4 2.0 57.5 31.0 0.2 0.2 2.0 0.49
5 0.5 48.0 39.5 0.2 2.0 2.0 0.49
6 2.0 48.0 39.5 0.2 0.2 2.0 0.05
7 0.5 57.5 39.5 0.2 0.2 0.2 0.49
8 2.0 57.5 39.5 0.2 2.0 0.2 0.05
9 0.5 48.0 31.0 2.0 0.2 2.0 0.49
10 2.0 48.0 31.0 2.0 2.0 2.0 0.05
11 0.5 57.5 31.0 2.0 2.0 0.2 0.49
12 2.0 57.5 31.0 2.0 0.2 0.2 0.05
13 0.5 48.0 39.5 2.0 2.0 0.2 0.05
14 2.0 48.0 39.5 2.0 0.2 0.2 0.49
15 0.5 57.5 39.5 2.0 0.2 2.0 0.05
16 2.0 57.5 39.5 2.0 2.0 2.0 0.49

Suite aux simulations des modeles suggérés par le plan d’expérimentation, 1’évaluation
des facteurs d’intérét et de leurs interactions s’est effectuée par I’entremise des
parametres mécaniques suivants :
1. Contrainte de Von Mises maximale (Gywm);
Contrainte de cisaillement maximale dans le plan XY (Ty);

Contrainte de cisaillement maximale dans le plan YZ (1y,);

Déformation maximale dans la direction X (&);

2
3
4. Contrainte de cisaillement maximale dans le plan XZ (ty,);
5
6. Déformation maximale dans la direction Y (gy);

7

Déformation maximale dans la direction Z (g;).

Ces parametres mécaniques sont sélectionnés dans les zones d’intérét de 1’unité
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fonctionnelle chargée (figure 4.2), soient :
Zone hypertrophique cranienne (ZHC);
Zone proliférative cranienne (ZPC);
Zone de réserve cranienne (ZRC);
Disque intervertébral (DI);

Zone de réserve caudale (ZRQ);

Zone proliférative caudale (ZPQ);
Zone hypertrophique caudale (ZHQ);

Plaque de croissance cranienne (PC);

e S S U

Plaque de croissance caudale (PQ).

Figure 4.2 : Schéma des zones
d’intérét

Dans les sections suivantes, les résultats du plan d’expérimentation sont d’abord
présentés en fonction des types de chargement (section 4.2), puis en fonction des zones

d’intérét (section 4.3).

4.2 RESULTATS PAR TYPE DE CHARGEMENT

4.2.1 Résultats détaillés pour le chargement en flexion

A partir du plan d’expérimentation décrit 4 la section 4.1, 16 modéles de 1’unité
fonctionnelle composé de L1-L2 ont été construits en respectant les modalités des
facteurs dictés dans le tableau 4.2. Chacun de ces modeles a par la suite été soumis a une
précharge de 100 N et un moment de flexion My de 6 Nm tel que d’écrit dans D’article.
En moyenne, 95 itérations ont ¢té nécessaires a la convergence du modéle par éléments
finis. Dans chacun des modeles, les sept paramétres mécaniques identifiés dans la
section précédente ont été extraits, et ce pour chacune des neuf zones d’intérét pour un
total de 63 paramétres. Le tableau 4.3 présente ces résultats pour la zone hypertrophique
cranienne. Les parametres mécaniques des huit zones d’intérét supplémentaires sont

présentés en Annexe A.
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Tableau 4.3 : Paramétres mécaniques de la zone hypertrophique crinienne pour un
chargement en flexion

Exp. [ovv [MPa]it,, [MPa]it,, [MPa]rt,, [MPa]le, [mm]ie, [mm]|e, [mm]
1 0.908 0.011 0.079 | 0.146 | 0.183 | 0.088 | -4.631
2 0.501 0.071 0.163 0.064 {0965 1.702 | -1.940
3 1.041 0.010 0.087 | 0.107 | 0.411 | 0.051 | -5.246
4 0.317 0.075 0.078 | 0.060 | 0.809 | 1.073 | -1.317
5 0.273 0.031 0.073 0.127 10.635| 0.287 | -1.111
6 2.204 0.134 | 0.537 | 0251 | 0.754 | 1.373 |-11.055
7 0.368 0.045 0.059 | 0.076 | 0.894 | 0.765 | -1.748
8 0.618 0.052 | 0.136 | 0.177 | 0.371 | 0.367 | -2.944
9 0.563 0.071 0.150 | 0.221 | 0.155 | 0.124 | -0.185

10 1.607 0042 | 0470 | 0.116 | 0.113 | 0.116 | -0.812
11 0.642 0.082 | 0.116 | 0.168 |0.175 ] 0.138 | -0.203
12 1.204 0.076 [ 0.285 | 0.079 | 0.061 | 0.052 | -0.595
13 1.047 0.029 | 0.131 | 0.297 | 0.036 | 0.018 | -0.537
14 1.723 0.132 | 0.228 | 0.128 | 0.311 | 0.688 | -0.751
15 1.485 0.037 | 0.092 | 0.107 | 0.033 | 0.018 | -0.763
16 0.634 0.092 | 0.128 | 0.130 | 0.181 | 0.200 | -0.271

Pour chacun des sept parametres mécaniques, un diagramme de Pareto a été produit afin
de déterminer les facteurs et interactions ayant un effet significatif sur le paramétre
mesuré. Seules les interactions entre les facteurs qui ont une influence significative sont
présentées. A titre d’exemple, le diagramme de Pareto de la déformation maximale €,
dans la zone hypertrophique cranienne est présenté a la figure 4.3. Ce diagramme

présente également la limite correspondant a une valeur de P significative (p < 0.05).

La figure 4.3 indique que le module élastique de la zone hypertrophique Ej, et I’épaisseur
totale de la plaque de croissance H ont une influence significative sur la déformation &,
de la zone hypertrophique. L’interaction entre ces deux facteurs ainsi que les facteurs
supplémentaires ont un effet non significatif sur le paramétre mécanique €,. Les
diagrammes de Pareto, décrivant I’ensemble des résultats pour chacune des zones et
chacun des parametres mécaniques pour le chargement en flexion, sont disponibles en

Annexe B.
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Déformation sy

1 p=.05 4
Effet estime (valeur absolue)

Figure 4.3 : Diagramme de Pareto de la déformation €, maximale dans la zone
hypertrophique crianienne pour un chargement en flexion

Le tableau 4.4 présente une synthése des diagrammes de Pareto pour le cas de flexion
simulé sur les 16 modéles du plan d’expérience. Par exemple, le diagramme de Pareto
pour la déformation &, dans la zone hypertrophique cranienne (figure 4.3) correspond a
la case grise du tableau 4.4, qui indique les deux facteurs significatifs Ej, et H sur le
paramétre mécanique €,. Ainsi, les facteurs et interactions présentés dans le tableau 4.4
sont tous significatifs. La présentation des résultats, décrivant le contenu du tableau, se
veut une analyse des tendances observées relatant les facteurs et les interactions
significatifs dans une fraction notable des zones d’intérét et sous les différents

parametres mécaniques.

L’analyse du tableau 4.4 pour les 63 parametres étudiés indique, pour un chargement en
flexion, que le coefficient de Poisson v est le facteur ayant la plus importante influence
significative pour les différents parameétres mécaniques. En effet, le coefficient v
représente 35.8 % des facteurs significatifs du tableau, suivi de I’épaisseur totale de la
plaque de croissance H (27.2 %). Pour les contraintes de cisaillement, I’épaisseur totale
de la plaque de croissance H est le facteur significatif le plus commun. Le module

d’Young de la zone hypertrophique Ej, est significatif principalement pour les
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paramétres de la zone hypertrophique. Il en va de méme pour les modules élastiques des
zones proliférative E, et de réserve E; qui représentent une part importante des facteurs
significatifs dans ces zones. Les interactions entre le module élastique et le coefficient
de Poisson (E, & v, E; & v), dans ces deux zones, sont significatives au niveau de leurs
déformations. La zone hypertrophique caudale partage cette -caractéristique
contrairement & la zone hypertrophique crénienne. Les fractions des zones
hypertrophique F}, et proliférative F, n’ont pratiquement aucune répercussion sur les
parametres mécaniques. Le comportement mécanique du disque intervertébral est
principalement affecté par 1’épaisseur totale des plaques de croissance H. La plaque de

croissance, dans son ensemble, est influencée principalement par le coefficient de

Poisson v et I’épaisseur totale de la plaque de croissance H.

Tableau 4.4 : Facteurs et interactions significatifs pour ’ensemble des paramétres
mécaniques dans chacune des zones d’intérét pour le chargement en flexion

Zone | owm | Tw Ty, Tz Ex g
ZHC v H H En, v 1 By En
.
ZHQ En, \% Eh, Ep Eh Eh, v Eh, A%
En&Ep En&v En&v
ZPC H H‘ Ep H H Ep Ep, v
Ep&v
ZPQ Ep v Ep v Ep, v
E, &v
ZRC Ein v H H E,v E,v E, v
E &v E &v E &v
ZRO H,v Fn, v H, v E, v E, v E, v
E &v E &v E;&v
DI H, Ep H H H, Ep H, E,
PC H,v H H En, v En, v v
PQ H, v H H, v Ep, v Ep v v
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4.2.2  Synthése des résultats pour tous les cas de chargement

Les tableaux de synthése du plan d’expérimentation sont présentés pour les cas de
chargement en extension, torsion, inflexion et compression axiale dans les sections
suivantes. Pour plus de détails, les valeurs associées aux parametres mécaniques et les

diagrammes de Pareto qui s’y rattachent sont présentés aux Annexes A et B.

4.2.2.1 Synthése des résultats pour le chargement en extension

Coefficient de Poisson v avec modalités 0.05 et 0.49

Pour les paramétres mécaniques dans leur ensembile, le facteur significatif prédominant
est le coefficient de Poisson v avec 44.2 % des facteurs présentés dans le tableau 4.5. Le
module élastique de la zone hypertrophique Ej, représente 15.1 % des facteurs influents
devant I’épaisseur totale de la plaque de croissance H (14.0 %). Les trois contraintes de
cisaillement dépendent des variations des modules d”Young des zones hypertrophique
E et proliférative E,. Le coefficient de Poisson v demeure également prédominant pour
les différents plans de cisaillement. Dans la zone proliférative, le module élastique E, est
le facteur significatif le plus présent pour les différents paramétres mécaniques. Les
modules élastiques reliés aux deux zones constitutives voisines (E; E;) sont
respectivement significatifs dans ces zones d’intérét pour I’ensemble des paramétres
mécaniques. Les modules des trois zones de la plaque de croissance sont fréquemment
en interaction avec le coefficient de Poisson (Ey & v, E, & v, E; & v). Ces interactions
sont significatives principalement pour les déformations. Pour le disque intervertébral et
la plaque de croissance intégrale, le coefficient de Poisson v et I’épaisseur totale H sont
les facteurs significatifs les plus communs. Un résumé de I’ensemble des résultats

significatifs obtenus avec les diagrammes de Pareto est disponible dans le tableau 4.5.
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Coefficient de Poisson v avec modalités 0.05 et 0.3

Tel que mentionné dans la section 4.1, un plan d’expérimentation complémentaire a été
effectué pour le chargement en extension afin de simuler une variation moins importante
du coefficient de Poisson, soit avec des modalités de 0.05 et 0.3 plutét que de 0.05 et
0.49, tel que suggéré par le plan d’expérience original. Les facteurs et interactions

significatifs obtenus sont résumés dans le tableau 4.6.

Le comportement mécanique des modéles est moins dépendant des variations du
coefficient de Poisson v dont la prédominance est diminuée a 24.1% pour I’ensemble
des facteurs significatifs, comparativement a 44.2 % (tableau 4.7) pour les modalités
initiales de v. Le module d’Young de la zone hypertrophique E; indique une
prédominance accrue avec 25.3 % (15.1% avec modalités initiales). L’épaisseur de la
plaque de croissance H présente 22.8 % des facteurs significatifs. Tous les plans de
cisaillement présentent 1’épaisseur totale de la plaque de croissance H et les modules
d’Young des zones hypertrophiques E; et prolifératives E, comme significatifs. Les
facteurs dominants dans les zones de réserve, proliférative et hypertrophique sont leur
module élastique respectif (Ex, Ep, E;) ainsi que leur interaction avec le coefficient de
Poisson (Ep & v, E, & v, E; & v). Ces interactions sont, par contre, moins nombreuses
puisque v est moins réguliérement significatif que dans le plan d’expérimentation
original. Les fractions d’épaisseur totale de la plaque de croissance pour les zones
hypertrophique Fp, et proliférative F, sont rarement significatives, peu importe le
paramétre mécanique étudié. Pour la plaque de croissance globale, I’épaisseur de la
plaque de croissance H et le coefficient de Poissons v ont un effet non négligeable. Pour
le disque intervertébral, le coefficient de Poisson v n’est plus un facteur significatif,

contrairement aux simulations originales.
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Tableau 4.7 : Importance des facteurs significatifs (%) pour I’extension initiale et
’extension avec des modalités de 0.05 et 0.3 pour le coefficient de Poisson (B)
Extension Extension

Facteur  viale %] B (%)
H 14.0 5.8

F, 35 25
F, 2.3 0.0
E, 15.1 25.3
E, 116 17.7

E, 9.3 7.6

v 44.2 24.1
Total 100 100

4.2.2.2 Syntheése des résultats pour le chargement en torsion

Les chargements en torsion ont été¢ appliqués dans les sens horaire (tableau 4.8) et
antihoraire (tableau 4.9). L’analyse des tableaux indique un effet important de
I’épaisseur totale de la plaque de croissance H, du module élastique de la zone
proliférative E, et du module élastique de la zone hypertrophique En avec
respectivement 34.5 %, 24.3 % et 19.4 % des facteurs significatifs pour les paramétres
mécaniques dans leur ensemble. Cette tendance est similaire en torsion horaire et
antihoraire. Les facteurs significatifs pour la section de la plaque de croissance entiére
sont ces mémes facteurs dominants. Chaque zone constitutive de la plaque de croissance
posséde, en plus de 1’épaisseur totale H, son module d’Young respectif comme facteur
significatif (En, Ep, E;), a I’exception de la zone proliférative cranienne en torsion
horaire. La proportion de ces zones (Fn, Fp) ne présente pas d’impact majeur sur le
comportement mécanique. Dans la zone du disque intervertébral, la majorité des facteurs
significatifs est constituée de 1’épaisseur totale de la plaque de croissance H suivie de la
présence du module d’¢lasticité de la zone hypertrophique Ejp. L’interaction entre ces
deux facteurs (H & Ey) est la plus commune. Les résultats issus de la torsion antihoraire

indiquent un plus grand nombre de coefficient de Poisson v qu’en torsion horaire.
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4.2.2.3 Synthése des résultats pour le chargement en inflexion latérale

Les chargements en inflexion latérale ont été simulés du co6té gauche (tableau 4.10) et du
coté droit (tableau 4.11). Les facteurs significatifs dominants sont le coefficient de
Poison v (38.7 %) et le module ¢élastique de la zone hypertrophique Ep, (17.9 %). Les
deux modules élastiques supplémentaires (E,, E;) et I’épaisseur totale de la plaque de
croissance H sont également trés présents parmi les facteurs d’influence significatifs sur
les paramétres mécaniques et ce, aussi bien en inflexion du c6té gauche que droit. Le
module élastique de chaque zone constitutive (Ep, Ep, E;) prédomine comme facteur
significatif dans leur section respective de la plaque de croissance. Quant aux
déformations, I’interaction entre les modules élastiques et le coefficient de Poisson
(En& v, E, & v, E; & V) est marquée. Le disque est principalement affecté par
I’épaisseur de la plaque de croissance H. Pour la plaque de croissance globale, le
coefficient de Poisson v est le facteur significatif le plus présent, peu importe le

parametre mécanique.

4.2.2.4 Synthése des résultats pour le chargement en compression

Suite au préchargement en compression de 100 N, un chargement additionnel de 500 N a
été appliqué sur le plateau crinien de la premiére vertébre lombaire de 1’unité
fonctionnelle L1-L2. L’analyse des paramétres mécaniques (tableau 4.12) présente le
coefficient de Poisson v comme facteur significatif principal avec 32,5 % de fréquence.
Le module élastique de la zone hypertrophique Ej est le deuxiéme facteur significatif en
importance avec 22.1 %. Les différentes zones de la plaque de croissance ont leur propre
module élastique (Ep, E,, E;) comme facteur significatif d’importance. D’ailleurs, une
interaction de ces modules élastiques avec le coefficient de Poisson (En & v, E, & v,
E: & v) est respectivement significative dans ces zones pour les paramétres mécaniques
de déformation. Le disque a comme principaux facteurs significatifs 1’épaisseur totale de

la plaque de croissance H et les modules d’Young des zones hypertrophique Ej et
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Tableau 4.12 : Facteurs et interactions significatifs pour I’ensemble des parameétres
mécaniques dans chacune des zones d’intérét pour le chargement en compression

Zone | o Ty Ty Ty € & g
ZHC v Ey Fn En H, En
ZHQ En, Ep, v En En En En, v En v En, v
En&v En&v
ZPC H, v E, H En, Ep Ep, v
Eo&v
ZPQ Ep, v Ep, v E, v Ep, v
Ep&v
ZRC v E: E: E, v E, v
E:&v E:&v
ZRQ Fp, Ep, Er, v E, v Y E,v
v E &v E &v
DI H, En, Ep | H, En, Ep H H, En Ep | H, En Ep
PC H,v H Fi = En v
PQ v H Fo v v v

proliférative E,. La plaque de croissance est, dans son ensemble, significativement

affectée par son épaisseur totale H et le coefficient de Poisson v.

4.3 RESULTATS PAR ZONE D’INTERET

Dans la présente section, les résultats explicités a la section 4.2 ont €té recompilés de
maniere a analyser 1’effet des différents paramétres de la plaque de croissance pour une

zone en particulier lorsque soumise a différents types de chargement.

4.3.1 Synthése des résultats de la zone hypertrophique

Les tableaux 4.13 et 4.14 exposent les résultats sur la zone hypertrophique cranienne et

caudale obtenus a 1’aide des diagrammes de Pareto, selon les différents paramétres
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mécaniques et pour tous les cas de chargement. Dans la zone hypertrophique, le module
élastique de la zone hypertrophique E; est le facteur significatif dominant avec une
présence de 48.5 % parmi I’ensemble des facteurs significatifs. Le coefficient de Poisson
v est le second facteur significatif le plus présent dans les tableaux 4.13 et 4.14 (29.5 %).
La proportion de la zone proliférative F,, et le module d”Young de la zone de réserve E,
n’ont pratiquement aucun effet significatif sur les paramétres mécaniques de la zone
hypertrophique. L’épaisseur totale de la plaque de croissance H a une influence sur la
flexion de la zone hypertrophique cranienne. De méme, le coefficient de Poisson v a une
influence notable sur le comportement en extension et sur la contrainte de cisaillement
dans le plan XY dans la zone cranienne. Le paramétre v est significatif pour le critére de
Von Mises dans les deux zones hypertrophiques. L’interaction entre le module élastique
de la zone hypertrophique et le coefficient de Poisson (E, & V) est plus souvent

significative dans la zone caudale.

4.3.2 Synthése des résultats de la zone proliférative

Les tableaux 4.15 et 4.16 présentent les facteurs et interactions significatifs dans la zone
proliférative. La zone proliférative est dominée par le module élastique de la zone
proliférative E, avec 45.5 % des facteurs significatifs de cette zone. Le coefficient de
Poisson v est le second facteur en importance avec 31.8 %. Les proportions des zones
hypertrophiques Fy, prolifératives F,, ainsi que le module élastique de la zone de réserve
E; sont pratiquement absents des facteurs significatifs. La seule interaction significative
intervient entre les deux principaux facteurs (E, & V) pour, essentiellement, la
déformation €,. Aucune interaction n’est significative sous un chargement en torsion.
L’ épaisseur de la plaque de croissance H est le principal facteur significatif dans la
section cranienne pour le cas en flexion, en torsion. Ce méme facteur H domine pour le
chargement en torsion dans la zone caudale. Par contre, pour les autres cas de
chargements dans la zone proliférative caudale, le coefficient de Poisson v a son

importance sur les parametres mécaniques.
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4.3.3  Synthése des résultats de la zone de réserve

L’ensemble des résultats pour les zones de réserve est résumé dans les tableaux 4.17 et
4.18. Le module ¢lastique de cette zone E; est le facteur le plus souvent significatif avec
une présence de 37.6 % pour ’ensemble des facteurs significatifs. Le coefficient de
Poisson v est le second facteur le plus souvent significatif avec une présence de 35.3 %.
L’interaction entre ces deux facteurs (E; & v) est prédominante pour les déformations &,
gy et &. Dans la zone de réserve crinienne soumise a une torsion, 1’épaisseur de la
plaque de croissance H a une influence significative non négligeable. Dans la zone de
réserve caudale, 1’épaisseur totale du cartilage H et le module élastique de la zone

proliférative E, sont importants en torsion.

4.3.4  Synthése des résultats du disque intervertébral

Les résultats résumant les effets significatifs au niveau du disque sont présentés au
tableau 4.19 pour les différents cas de chargement. L’épaisseur totale de la plaque de
croissance H s’avere le facteur significatif le plus présent avec 47.1 % pour 1’ensemble
des résultats. Pour le chargement en torsion, le module élastique de la zone
hypertrophique Ej a une influence significative. D’ailleurs, I’interaction de ces deux
derniers facteurs (H & Ej;) est la principale combinaison significative en torsion. En
inflexion, le coefficient de Poisson v est un facteur significatif pour les différents

parametres mécaniques.
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Tableau 4.19 : Facteurs et interactions significatifs pour ’ensemble des paramétres

mécaniques sous différents chargements pour le disque intervertébral

Chargement Cum Tuy 1., T, £, g, g,
Flexion H, Ep H H H, E H, Ep
Extension H, v H, En v H, v v H,v H H
Compression HEnE | HEnEp H H,En Es | H, En Ep
Inflexion H, v H Y H H H
Gauche
Inflexion H,v H, Ep, v H v H, v H, En, Ep, Hv H
Droite
v, Ep & v
Torsion H, E, H H, E, E, H, En H, En, E H, En
antihoraire
H&Ey H & Ep, H & Ej H&E, H & Ey
H, En Ep | H, En, Ep H H EnEs | H,En Ep H, Ep H, Ep, Ep
Torsion
Horaire H & Es, H&E,, H & Ep,
H &E; H &E; H &E,

4.3.5 Synthése des résultats de la plaque de croissance globale

Les tableaux 4.20 et 4.21 résument les résultats des diagrammes de Pareto concernant les

plaques de croissance cranienne et caudale. La plaque de croissance a comme principaux

facteurs significatifs le coefficient de Poisson v (40.2 %) et son épaisseur totale H

(27.8 %). En cisaillement, 1’épaisseur totale de la plaque H s’avére non négligeable,

alors qu’en déformation axiale le coefficient de Poisson v est plus prédominant. Dans la

plaque de croissance cranienne, le module élastique de la zone hypertrophique Ej, est un

facteur majeur pour les chargements en inflexion, en compression et en torsion. Les

déformations dans le cartilage cranien ont également E, comme facteur significatif. Le

module élastique de la zone proliférative E, est un facteur important pour les

chargements en torsion et les déformations dans la plaque de croissance caudale.



106

TR H
8JIBIOH 8lesoH
AH [ “'H | A |99 'H]I'H| H H uoisio| “J'H 3 uoIsio|
alferoynue alleioyyue
At a3 a3 ‘3 H uolsio| = H|l%9|H UoISIO |
801q apoi1q
A A A A uoixajju| A A ‘ig ANy [ '3 A uoixayu|
A d
®4 ayonen) ayonexr)
Aty A A H aq H | AH UOIX®ju| a3 U3 ‘H Ay uoiXau}
A A N oy |y A | uvorssaidwon A ug g | g H | Ay | vorsseiduoo
4% H
A A A 93 H Ay uoIsuaIXy A A AH iy uoisuaxg
A ag | g Al gl am uoxal4 A avg | ang Hlul an uoixei
Nw ?W xw NxP N>P >xp\ 2>b wC&E&OLNSO wa >w xw NxP N>P >xP _2>b ucwEwa‘_Mr_O

aepned dduessiotd Ip anbejd ef anod spuwowadaeyd
S)UAIRIP snos sanbruedgw sanueaed sap IquIdSUI |
anod syiedyIuSis SUonILINUI J3 SANANIeY : [T Ned[qe],

JUUAIURID JduUessI0ad Ip Inbeyd ef anod syuowagieyd
SJUAIRIIP snos sanbruedow saxwesed sap A quUIISUI |
a1nod syiedJIuSis SUondRINUI )3 SINd)de] ¢ 0Ty NLd[qe ]



4.4

107

SYNTHESE DES RESULTATS DE L’EXPLOITATION DU MODELE

Les sections précédentes (4.2 et 4.3), portant sur I’exploitation du modeéle du rachis,

présentent 1’évaluation de nombreux parameétres, tant pour la géométrie, les

caractéristiques mécaniques que pour le chargement des plaques de croissance. Les

différentes analyses présentées font ressortir certains résultats nécessitant une attention

particuliére :

Le coefficient de Poisson v et 1’épaisseur totale de la plaque de croissance H sont
les principaux facteurs significatifs pour un chargement en flexion;

Le coefficient de Poisson v et le module élastique de la zone hypertrophique E;
sont les principaux facteurs significatifs pour les chargements en extension, en
inflexion et en compression;

L’épaisseur totale de la plaque de croissance H et les modules élastiques des
zones hypertrophique E; et proliférative E, sont les principaux facteurs
significatifs pour le cas de chargement en torsion;

Les zones de réserve, proliférative et hypertrophique sont principalement
influencées par leur module élastique respectif (Es, E,, Er);

Le disque intervertébral est principalement influencé par I’épaisseur totale de la
plaque de croissance H;

La plaque de croissance, dans son ensemble, est principalement influencée par le
coefficient de Poisson v et son épaisseur totale H;

Les fractions des zones proliférative F, et hypertrophique F, sont peu
significatives;

Les interactions concernant les modules élastiques avec le coefficient de Poisson
(En & v, E;, & v, E; & V) sont les combinaison les plus régulierement
significatives et principalement pour les paramétres mécaniques de déformation;
Le coefficient de Poisson v est un facteur d’influence significative dans toutes les

zones d’intérét et pour tous les cas de chargement.
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CHAPITRE 5 - DISCUSSION

La premiére partie de ce projet de maitrise avait comme objectif le développement et la
validation d’un mod¢le par éléments finis du rachis lombaire pédiatrique, permettant une
personnalisation géométrique a un patient spécifique et intégrant une représentation
détaillée des vertebres, des tissus conjonctifs et de la plaque de croissance. Cette
premiére étape a également inclus des validations du modele développé au niveau
géométrique, a I’aide de comparaisons d’indices géométriques, et mécaniques, a partir
de simulations numériques et de données expérimentales publiées. La seconde partie du
projet visait a caractériser de maniére détaillée D’influence des caractéristiques
géométriques et mécaniques des plaques de croissance sur son comportement mécanique
a partir d’un plan d’expérimentation. Les caractéristiques importantes ont été identifiées,
en étudiant les variations de parametres mécaniques obtenus des différentes simulations
de rachis immatures, sous six modes de chargement. Les motivations d’un tel projet sont
d’accroitre les connaissances relatives au comportement mécanique de la plaque de
croissance vertébrale et de ses zones de réserve, proliférative et hypertrophique, puis
d’intégrer ces connaissances dans I’étude du processus de modulation mécanique de la
croissance osseuse. Ce processus biomécanique sera intégré au modele de la plaque de
croissance lors d’études futures afin d’utiliser la modulation mécanique de la croissance
pour ralentir ou au mieux corriger la progression de pathologies musculo-squelettiques
telle que la scoliose. Ces outils numériques contribueront a 1’évaluation analytique du
potentiel de correction de plusieurs traitements orthopédiques, comme les corsets et les

agrafes.

D’abord, le projet a impliqué le développement d’une approche de modélisation
détaillée par éléments finis de vertebres osseuses pédiatriques lombaires. La géométrie,
provenant d’images tomodensitométriques de vertébres pédiatriques, a permis d’établir
un maillage libre essentiellement composé de tétracdres. L’approche développée permet

non seulement de respecter le détail géométrique vertébral, mais elle limite également le
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nombre d’éléments finis nécessaires au maillage. D’autres méthodes de génération
d’éléments basées sur le positionnement des voxels ont été utilisées dans diverses
études, mais elles nécessitent un nombre de nceuds de 'ordre de 27 000 par vertébre
pour conserver les détails géométriques (Pistoia et coll., 2001; Crawford et coll., 2003a;
Yeni et coll., 2005). Ce nombre ¢levé d’éléments limite rapidement le volume des
structures étudiées tout en augmentant les temps de calcul. En comparaison, le présent
modele comporte pour I’ensemble du segment lombaire modélisé (cing vertébres) un
peu plus de 20 909 nceuds. Par ailleurs, il est reconnu que les vertebres sont de
dimensions plus imposantes a mesure qu’elles doivent supporter plus de charge, soit de
L1 vers L5. Le niveau de raffinement du maillage étant contrdlé, le nombre d’éléments
finis croit lentement de 8 737 a L1 jusqu’a 12 196 a LS. Quant au maillage structuré
utilis¢ pour le disque et la plaque de croissance, ceci facilite les variations de 1’épaisseur
et des propriétés mécaniques respectives de ces tissus. De plus, le détail du
comportement mécanique ne présente aucune distorsion géométrique contrairement a
des éléments tétraédriques. La dimension des éléments utilisés dans ce modéle de la
plaque de croissance permet un niveau de détail adéquat pour les simulations
biomécaniques, sans toutefois compromettre la convergence des résultats. Une étude de
I’influence de la taille des éléments sur le résultat des simulations serait pertinente afin
de valider la taille des éléments finis préconisée dans la modélisation des zones de

réserve, proliférative et hypertrophique.

Cette premiere étape du projet a également impliqué la conception d’une méthode
originale permettant la personnalisation des vertebres maillées aux spécificités
géométriques d’un patient particulier. La personnalisation géométrique repose sur le
krigeage dual (Trochu, 1993). Cette technique utilise des points de controle, soient des
repéres anatomiques, disponibles & la fois sur les informations géométriques
personnalisées provenant des radiographies du patient et sur les vertébres lombaires
maillées qui sont les corps a déformer. Contrairement aux méthodes des moindres

carrés, cette interpolation s’ajuste exactement aux points de contrdle provenant des
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repéres anatomiques associés au patient. Anatomiquement, ces repéres sont, pour la
plupart, positionnés sur des protubérances osseuses facilitant leur identification. Dans le
but d’optimiser la qualité de la déformation des vertebres maillées, un maximum de
repéres anatomiques apparents sur les radiographies a servi au calcul du champ de
déformation du krigeage. Alors que les repéres sont facilement identifiés sur un modele
surfacique, il peut en étre autrement sur une image radiographique, ou il y a
superposition de structures osseuses, tel qu’au niveau des facettes articulaires. Le
manque de contraste dans certaines régions d’intérét peut aussi nuire a 1’identification
des repéres anatomiques. Des images de qualité sont donc nécessaires pour assurer une
reconstruction tridimensionnelle adéquate et une personnalisation représentative des
modeéles vertébraux. Ces réalités pratiques ont d’ailleurs engendré certaines limites lors
de la personnalisation. Entre autres, des corrections ont été nécessaires au niveau des
facettes articulaires, pour palier & des aberrations telles que des espaces interarticulaires
trop importantes ou encore de légéres pénétrations des surfaces articulaires adjacentes.
Sachant que la géométrie, I’orientation et la distance entre les facettes d’une méme
articulation affectent la réponse mécanique du mod¢le (Skipor et coll., 1985; White et
Panjabi, 1990; Konz et coll., 2001), ces corrections pourraient avoir altérées la réponse
mécanique du modele. Un raffinement de 'étape de personnalisation permettant un
meilleur positionnement des facettes serait donc tout indiqué dans les études a venir afin
de mieux représenter les articulations zygapophysaires modélisées. Dans cette étude, la
personnalisation du maillage n’a aucunement affecté la qualité du maillage. Cependant,
les déformations exécutées dans le cadre de ce projet se sont limitées a des sujets sains.
Dans I’optique d’utiliser cette technique pour des études de rachis scoliotiques, une
banque de vertébres scoliotiques pédiatriques, par exemple, pourrait étre nécessaire afin
de minimiser les déplacements relatifs des nceuds constituant la base du maillage de

vertebres de ce type.

Dans la méthode de modélisation présentée, le positionnement des structures osseuses

du rachis lombaire a servi a la génération détaillée de 1’ensemble des disques
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intervertébraux, des ligaments et des plaques de croissance. La géométrie des tissus
conjonctifs s’adapte facilement au positionnement des vertebres adjacentes. La
principale limite de la modélisation des tissus est la simplification du comportement
non-linéaire par un comportement linéaire €lastique isotrope. L’approche présentée dans
ce mémoire permet, tout de méme, d’apprécier la contribution relative de 1’ensemble des
structures dans le comportement mécanique des différentes unités fonctionnelles du

rachis lombaire.

Ce modele raffiné a permis d’étudier le comportement mécanique du cartilage de
conjugaison dans son entiere constitution. Toutefois, 'article présenté et la section
complémentaire qui s’y rattache (3.3) présentent les limites liées a la mod¢lisation de
structures aussi complexes géométriquement et mécaniquement. Dans le cadre de ce
projet, une validation a ét¢ effectuée pour contrdler la déformation géométrique des
vertébres, le comportement mécanique des unités fonctionnelles et la distribution des

propriétés mécaniques dans le volume vertébral.

La validation de la déformation géométrique des vertebres maillées a été effectuée par le
calcul d’indices géométriques a partir de reperes anatomiques, qui ont également servi a
la détermination du champ de déformation nécessaire au krigeage des vertébres. Puisque
cette méthode de déformation assure un positionnement idéal de ces repéres, un nombre
important de ceux-ci a €té utilis€ pour avoir une personnalisation optimale de la
géométrie. Par contre, ces repéres anatomiques étant positionnés adéquatement, les
différences géométriques ont été ainsi minimisées et la majorité des indices présente une
erreur inférieure & 1 %, ce qui représente moins de 0.1 degré ou 0.13 mm. La pointe de
I’apophyse épineuse n’a cependant pas servi comme repere anatomique au krigeage et
’erreur concernant certains indices géométriques qui I’utilise est légérement supérieure
a 1% pour les vertebres L1, L2 et LS. Par ailleurs, le volume du corps antérieur des

vertebres, qui ne se calcule pas a 1’aide de points de repéres, a présenté un écart de
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moins de 5 %. Il est a noter que I'identification de points de référence sur un modéle

géométrique est plus facile que sur une image radiographique.

Bien qu’il y ait plusieurs études expérimentales publiées sur des sections de rachis
cadavériques (Skipor et coll., 1985; Boudreault, 1994), nous avons ici limité 1’étude de
validation mécanique du mod¢le par éléments finis en comparant les simulations aux
résultats expérimentaux de Panjabi et coll. (1994) avec des conditions de chargement
similaires. Les courbes de flexibilité présentées au chapitre 3 sont comparables a celles
obtenues expérimentalement. Par ailleurs, les unités fonctionnelles respectent
principalement les limites de mobilité proposées par White et Panjabi (1990).
Néanmoins, le comportement obtenu par simulation est nettement plus linaire que les
courbes extraites expérimentalement. Cette observation pourrait s’expliquer par la non
linéarité des propriétés mécaniques des tissus biologiques contrairement au modele, qui
approxime le comportement mécanique de ’ensemble de ces tissus mous par des
propriétés isotropiques et linéairement élastiques. Par contre, la modélisation des fibres
de collagéne et des surfaces de contact aux facettes articulaires sont en mesure de
générer un comportement bi-linéaire, mais n’ont pas affecté la tendance linéaire des
courbes de flexibilité. Il est reconnu que ces tissus présentent des caractéristiques
viscoélastiques dii a leur composition biphasique, ce qui rend le comportement des tissus
conjonctifs non linéaires (Cohen et coll., 1994 et 1998; Bursac et coll., 1999). Une
caractérisation plus réaliste des ligaments et du disque intervertébral pédiatriques
représenterait un progrés notable des résultats du modéele. Parallélement, une
personnalisation des propriétés mécaniques des tissus conjonctifs, qui permettent
I’essentiel de la mobilité du rachis, permettrait 1’étude inter-individus compléte du
comportement du rachis. Or, seulement la personnalisation géométrique est contrdlée
par la méthodologie proposée dans ce projet. Par ailleurs, Gardner-Morse et coll. (2002,
2003) ont noté que la précharge en compression du rachis produit une augmentation de
la rigidité et que le comportement du rachis subit une linéarisation. Ce phénomeéne est

explicable par la mise en tension des fibres de collagéne sous I’effet de la déformation
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du disque intervertébral. L’amplitude de précharge a donc un impact sur le
comportement du rachis. La dégénérescence des disques intervertébraux des rachis
adultes utilisés par Panjabi ne permettait pas d’assurer une linéarisation du
comportement similairement a un rachis immature et sain. D’autre part, les précharges
de traction et de compression sont orientées perpendiculairement au plateau de la
vertébre cranienne pour les simulations sur les unités fonctionnelles, alors que les
expérimentations sur des rachis cadavériques procédaient par I’application d’un effort
perpendiculaire au sol pour I’ensemble du rachis (Panjabi et coll., 1994). La précharge
est donc appliquée 1égerement différemment dans les simulations, induisant ainsi des
différences au niveau des contraintes internes aux tissus et une variation du
comportement mécanique des unités fonctionnelles. De plus, les points d’attache des
fibres de collagéne a un tissu mou au niveau des plaques de croissance, contrairement
aux plateaux osseux des vertebres, ont nécessairement mené a une augmentation de la
flexibilité du modéle, et ce tout particuliérement en torsion. Ainsi, la déformation des
fibres de collagene s’est traduite dans le modele par un effort sur la région de la plaque
de croissance, un tissu mou qui se déforme et réduit, par le fait méme, la contrainte et la
déformation des fibres. Le mécanisme ainsi modélisé ne permet pas de contenir la
torsion aussi bien qu’expérimentalement. Par ailleurs, le centre de rotation des couples
appliqués pouvait différer légerement par rapport a la position suggérée par
I’expérimentation de référence. La variation, de I’ordre du millimetre, est causée par la
position des nceuds auxquels un couple est imposé. Ces variations mineures affectent les
résultats puisque le moment est appliqué différemment de 1’étude expérimentale.
Aucune personnalisation géométrique n’était possible avec les données issues de la
publication (Panjabi et coll., 1994), bien qu’il soit reconnu que l’orientation et le
positionnement géométrique des facettes articulaires, par exemple, jouent un role dans la
réponse des structures en limitant la torsion au niveau lombaire par exemple (White et
Panjabi, 1990; Skipor et coll., 1985). De plus, la validation mécanique s’est basée sur les
résultats d’expérimentations de rachis cadavériques matures par manque de données

expérimentales sur le comportement du rachis pédiatrique. Or, dans leur étude sur le
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rachis cervical immature, Kumaresan et coll. (2000) ont noté que le comportement d’un
modéele pédiatrique se distingue d’un modele mature. L’extrapolation des résultats
adultes n’est donc pas possible. Afin d’approcher le rachis mature modélisé, la plaque de
croissance a fait ['objet d’une substitution par de I’anneau fibreux tel

qu’anatomiquement décrit par Bradford et Hensinger (1985).

L’étude sur la distribution des propriétés mécaniques osseuses visait a valider la
disposition des propriétés mécaniques dans les différentes vertebres maillées. Dans
I’ensemble, le modele posseéde des propriétés mécaniques disposées différemment des
deux sujets supplémentaires étudiés a la section 3.3.1. L’analyse ne permet pas de
valider la disposition des propriétés mécaniques dans les structures osseuses du modéle.
Par contre, plusieurs auteurs ont observé cette importante variation inter-individus dans
les propriétés mécaniques des os (Cody et coll., 1996; Périé et coll., 2001; Kopperdahl et
coll., 2002; Templeton et coll., 2004). D autre part, la densité et les propriétés des os en
croissance devraient faire 1’objet de caractérisations mécaniques puisqu’une différence
notable existe avec les os matures, les spécimens expérimentaux traditionnels (Périé et
coll., 2001). Cependant, 1’os étant rigide, ce sont les propriétés des tissus conjonctifs qui
ont un impact sur le comportement des unités fonctionnelles et sur la distribution de
contraintes au travers de la plaque de croissance. Parallélement, 1’insertion de fantomes
a densité connue dans les images tomodensitométriques permettrait d’améliorer les
relations entre la densité radiographique et les propriétés mécaniques. Bien que la
personnalisation des propriétés mécaniques n’ait pas fait I’objet de cette étude, certaines
applications bénéficieraient de cette amélioration du modele telle que I’instrumentation
chirurgicale, les fractures ou encore I’étude du remodelage osseux. D’ailleurs,
Templeton et coll. (2004) suggerent une approche basée sur la teinte de gris disponible a
méme les images de la stéréoradiographie afin de permettre cette personnalisation des

ropriétés mécaniques de 1’os.
p
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En dépit des limites présentées, le modéle démontre clairement la capacité de représenter
le comportement de la plaque de croissance et de ces zones constitutives sous des
chargements simulant le comportement physiologique des tissus. Par une disposition
adéquate des propriétés dans la plaque de croissance, la zone proliférative a présenté une
valeur maximale de la contrainte de Von Mises pour tous les cas de chargement.
Généralement, la structure la plus rigide est soumise a des contraintes supérieures a
celles des tissus environnants. Le module élastique de la zone proliférative a été
considéré supérieur aux autres zones de la plaque de croissance, basé sur des
déformations expérimentales moins importantes dans cette zone, tel que rapporté par
Villemure et coll. (2006). L’ensemble des couples simulés a permis d’observer que la
distribution de contraintes augmentait avec la distance de 1’axe de rotation, tel qu’il peut
étre observé sur des poutres soumises a une flexion ou & une torsion. Les erreurs de
positionnement du centre de rotation et d’asymétrie géométrique entre les facettes
articulaires et des plateaux vertébraux pourraient expliquer I’asymétrie de 1’axe neutre

observée dans les résultats sous les différents cas de chargement.

Une autre limitation du modéle est qu’aucune des simulations numériques sur la plaque
de croissance n’a fait I’objet de comparaison avec des observations sur des échantillons
de plaque de croissance expérimentaux. Aucune étude n’a jusqu’a présent été¢ publice
afin d’étudier les contraintes et déformations comparables aux cas de chargement in vivo
simulés sur la plaque de croissance dans ce projet. Une étude comparative avec des
spécimens provenant de modeles animaux devrait faire ['objet d’une étude
complémentaire. Par contre, cette étude devrait €tre exécuté suite & une meilleure
caractérisation des zones de réserve, proliférative et hypertrophique, puis a une
modélisation plus réaliste de leur comportement, afin que la réponse mécanique de la
plaque de croissance soit validée. Cependant, les contraintes de Von Mises présentes
dans la plaque de croissance sont comparables aux valeurs publiées par Sairyo et coll.
(2006b). Les contraintes et les déformations internes aux disques intervertébraux

calculées sont également du méme ordre de grandeur que les résultats de simulations de
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Sairyo et coll. (2006a) et de Cheung et coll. (2003). Une des principales limites du
modéle provient du fait qu’aucune expérimentation du comportement du rachis humain
immature et de ces composantes anatomiques n’est disponible dans la littérature ou n’est
envisageable pour des raisons d’éthique et du manque de spécimens pédiatriques. Cette
contrainte oblige 1’utilisation de données provenant de modeles cadavériques adultes ou
animaux. L’utilisation des différents modes d’imagerie pourrait dans une certaine
mesure permettre 1’observation et 1’évaluation des caractéristiques des tissus immatures

a différents stades du développement postnatal.

Une fois les limitations connues, le modele a fait ’objet d’une étude de sensibilité a
I’aide d’un plan d’expérimentation. Cet outil a permis d’étudier, a partir d’'un nombre
limité de simulations, ’effet de différentes caractéristiques géométriques et mécaniques
de la plaque de croissance. Les facteurs géométriques concernent 1’épaisseur totale de la
plaque de croissance, la fraction de la zone hypertrophique et la fraction de la zone de
réserve. Les caractéristiques mécaniques étudiées sont le module élastique des zones
hypertrophique, proliférative et de réserve ainsi que le coefficient de Poisson. La grande
variabilité des caractéristiques disponibles dans la littérature a motivé 1’analyse détaillée
de l’influence de ces caractéristiques sur le comportement mécanique des plaques de
croissance. Pour ce faire, la contrainte de Von Mises, les contraintes de cisaillement
dans les trois plans principaux ainsi que les déformations selon les trois directions

principales ont servi a cette analyse.

Pour les cas de chargement en extension, en inflexion et en compression, le coefficient
de Poisson, a cause de sa plage étendue de 0.05 a 0.49, et le module élastique de la zone
hypertrophique, qui est une grandeur géométrique importante pour les chargements
axiaux, ont ¢été décrits comme les facteurs significatifs prédominants. Or, ces cas de
chargement, tout comme la flexion, impliquent d’une part une traction sur une section de
la surface de la plaque de croissance et d’autre part une compression sur la section

complémentaire. Bien évidement, le cas de compression axiale ne fait que comprimer le
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tissu sur ’ensemble de la surface. Par ailleurs, la précharge initiale de 100 N en
compression, qui est maintenue au cours des différents cas de chargement, entraine une
réduction de la traction imposée aux tissus et assure un chargement naturel en
compression sur la plaque de croissance dans le rachis. Cependant, la traction et la
compression d’un matériau ne présentent pas nécessairement des comportements
mécaniques identiques. En compression, aprés la rupture des tissus microscopiques, il y
a une résistance causée par la présence de résidus de matiére. En traction, les ruptures
causent la répartition de la contrainte au travers des tissus intacts dont la contrainte
augmente puisqu’il y a moins de mati¢re pour supporter le chargement, ce qui en réduit
d’autant la résistance. Le critére de Von Mises, qui est fonction des contraintes
principales, dépend du module élastique. Le module élastique ayant I’impact le plus
significatif est celui de la zone hypertrophique, qui couvre la plus grande proportion de
la plaque de croissance. Par comparaison, le module élastique de la zone proliférative,
légérement moins souvent significatif que la zone hypertrophique, représentait une
proportion moindre, mais tout de méme notable des facteurs significatifs retenus pour
ces différents chargements. De méme, la déformation axiale, directement liée au module
¢lastique du tissu prédominant a démontré que c’est le module €lastique respectif des
zones de réserve, proliférative et hypertrophique qui ont un impact significatif sur les
dites zones. Les déformations transversales a l’axe principal de traction et de
compression sont théoriquement dépendantes du coefficient de Poisson assigné a
I’incompressibilité du tissu, ce qui explique I'importance significative de ce facteur
mécanique. De plus, la plage étendue de 0.05 & 0.49 du coefficient de Poisson rend ce
facteur significatif car de grandes variations du comportement mécanique des tissus sont

possibles sous ces conditions aux limites de I'incompressibilité.

En flexion, le coefficient de Poisson et 1’épaisseur totale de la plaque de croissance sont
les principaux facteurs significatifs. La flexion du rachis génére une traction sur les
régions postérieures de tissus ainsi qu’une compression en région antérieure. La

sollicitation des facettes articulaires est alors moindre que dans les autres cas de
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chargement, puisque les facettes lombaires, contrairement aux autres cas de chargement,
s’éloignent 1"une de 1’autre. Ce mouvement relatif réduit le partage du chargement avec
le disque intervertébral. Bien que le coefficient de Poisson et 1’épaisseur totale de la
plaque de croissance soient les facteurs significatifs prédominants, les modules
¢lastiques des zones hypertrophique et proliférative représentent une part non
négligeable des facteurs significatifs pour ce cas de chargement, puisque ces deux zones
incluent de 79 % a 97 % de I’épaisseur de la plaque totale. Le coefficient de Poisson est
en relation avec la déformation selon les directions transverses. 1l affecte également le

calcul des contraintes normales et le critére de Von Mises.

Pour le chargement en torsion, 1’épaisseur totale de la plaque de croissance et les
modules élastiques des zones hypertrophique et proliférative ont été identifiés comme
les facteurs les plus régulierement significatifs. L’épaisseur totale de la plaque de
croissance prédomine sous ce cas de chargement puisqu’il s’agit d’un chargement
appliquant un effort parallé¢le au plan XY, soit le plan paralléle au plateau vertébral et a
la plaque de croissance. La déformation angulaire dans ce plan dépend de 1’épaisseur du
solide. Ainsi, dans la région caudale attachée a la vertébre fixe, la déformation angulaire
est moindre comparativement a la région cranienne reliée au corps vertébral mis en
torsion. Il est donc attendu que la réponse varie d’une zone d’intérét a I’autre, puisque la
déformation et mise en charge varient sur I’épaisseur du volume intervertébral. Les
tissus les plus importants en €paisseur, soient les zones hypertrophique et proliférative,
voient leur module élastique respectif prendre de I'importance puisque la réponse
dépend du module de cisaillement, lui-méme li€¢ au module élastique. La précharge
maintenue de 100 N durant la torsion peut également avoir comme impact de solliciter

les modules des zones constitutives les plus importantes en terme de proportion.

Dans la zone de la plaque de croissance intégrale, les deux seuls facteurs s’y référant
sont 1’épaisseur totale et le coefficient de Poisson. D’ailleurs, ces paramétres ont été

assignés a ’ensemble de la plaque de croissance plutot qu’a des régions particuliéres.
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L’épaisseur totale du cartilage influence significativement les paramétres de contraintes
de cisaillement, alors que le coefficient de Poisson est un facteur significatif pour les

déformations selon les directions principales.

Pour le disque intervertébral, les contraintes de Von Mises, de cisaillement ainsi que les
déformations ne dépendent aucunement des modalités des facteurs mécaniques et
régionales imposées aux plaques de croissance. C’est pour cette raison que les différents
modules élastiques, les proportions des différentes zones et le coefficient de Poisson
dans la plaque de croissance et ces zones constitutives n’ont pas d’impact sur le
comportement du disque. D’autre part, les modules d’Young attribués a 1’annulus et au
nucléus sont du méme ordre de grandeur que ceux attribués a la plaque de croissance.
L’épaisseur totale de la plaque de croissance juxtaposée au disque fait varier la réponse
du disque pour I’ensemble des parameétres de sorties et pour I’ensemble des cas de
chargement. En effet, dans la méthodologie présentée, I'espace intervertébral est basé
sur le positionnement relatif des corps vertébraux adjacents et comprend a la fois le
disque intervertébral et les plaques de croissance, dont les proportions relatives sont
interdépendantes : la variation de 1’épaisseur totale de la plaque de croissance dans ce
volume intervertébral a un impact sur I’épaisseur du disque et, donc, sur sa réponse aux

chargements simulés.

Pour les zones de réserve, proliférative et hypertrophique, leur comportement mécanique
est intimement lié a leur propre module élastique. Ce facteur module leur réponse
respective au niveau des différentes contraintes et des déformations dans la direction

axiale ainsi que dans les directions secondaires.

Dans le cadre de cette étude, les modalités étudiées ne permettaient pas de mettre en
valeur I'importance des facteurs portant sur la fraction des zones proliférative et
hypertrophique. Ces facteurs sont d’ailleurs que trés rarement significatifs parmi

I’ensemble des résultats présentés. Les variations étaient limitées par rapport aux
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modifications imputées aux autres facteurs. Bien que les modalités proposées dans le
plan d’expérimentation soient des proportions réalistes, il a tout de méme été nécessaire
de limiter leur valeur maximale afin de préserver un espace a la zone de réserve.
Cependant, les parametres mécaniques de Von Mises, contraintes de cisaillement et
déformations dépendent théoriquement des caractéristiques mécaniques des matériaux,
telles que les modules élastiques et le coefficient de Poisson. De plus, la plaque de
croissance au niveau du rachis étant principalement chargée en compression, les
différents modules élastiques sont les propri€tés prioritaires a caractériser pour le

perfectionnement de ce modéle et les études futures de la plaque de croissance.

Les interactions significatives impliquent principalement les différents modules
élastiques avec le coefficient de Poisson. De plus, ces interactions sont significatives
pour la majorité des paramétres mécaniques de déformations. Le coefficient de Poisson a
un role théorique important dans la répartition des déformations. De plus, les zones
constitutives de la plaque de croissance ont un comportement intimement li€¢ a leur
propre module élastique. La déformation dans la direction axiale causée par les

chargements, qui ont tendance a imposer localement des allongements ou des

raccourcissements, rend son calcul dépendant du module élastique.

Dans I’ensemble des zones d’intérét et des cas de chargement, le coefficient de Poisson
est un facteur significatif. Ce résultat attendu a fait 1’objet d’une analyse complémentaire
en extension afin d’étudier une variabilité moindre (0.05 < v < 0.3) pour ce facteur qui
couvre, dans le plan d’expérimentation original, presque toutes les valeurs
d’incompressibilité que peut prendre le coefficient de Poisson (0.05 < v < 0.49). Le
pourcentage de facteurs significatifs concernant v a diminué considérablement de
442 % a 25.3 %. Cette réduction a réduit du méme coup le nombre d’interactions
significatives, puisque la majorité de celles-ci impliquait le coefficient de Poisson. Cette
étude fait ressortir I’impact de la valeur des modalités sur la répartition des paramétres

significatifs. Le choix de modalités affecte la réponse d’un plan d’expérimentation et
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limite la portée des conclusions qu’il est possible de tirer. D’ailleurs, ces observations
mettent en perspective la nécessité de bien définir les caractéristiques mécaniques afin
de mieux circonscrire la plage de valeur des modalités affectées aux facteurs du plan
d’expérimentation. Ainsi, des expérimentations devraient faire I’objet de travaux futurs
afin de déterminer le module élastique et le coefficient de Poisson des zones de réserve,
proliférative et hypertrophique puisqu’ils influencent significativement le comportement

mécanique de la plaque de croissance.

La contrainte de Von Mises est un critére de distorsion qui, par une seule valeur scalaire,
représente les contraintes selon les directions principales que subit un échantillon. Ce
critere est également lié aux contraintes de cisaillement. Bien que le critére de Von
Mises soit utilisé en ingénierie comme critére d’écoulement des matériaux ductiles, il
représente une évaluation des déformations et des dommages potentiellement causés par
la sollicitation sur les tissus biologiques. La quantification des dommages motive
I’utilisation de ce critére mécanique dans I’analyse du comportement des tissus soumis a

des chargements mécaniques.

L’étude de sensibilité réalisée dans ce projet posséde certaines limites dont il faut tenir
compte dans [interprétation des résultats. D’abord, la majorité des modalités
proviennent de données animales et de sites anatomiques sur les membres supérieurs et
inférieurs. Ces tissus peuvent avoir des caractéristiques différentes de celles retrouvées
dans un rachis pédiatrique humain. Les différentes conditions de chargements simulées
n’ont pas pris en compte la durée d’application des efforts ou les variations cycliques
que pourrait subir le modele, I’analyse du modele portant sur des sollicitations statiques.
11 est cependant reconnu que les sollicitations cycliques et la durée de chargement ont un
impact sur la modulation mécanique de la croissance (Mao et Hah, 2004). In vivo, le
chargement de la plaque de croissance est beaucoup plus complexe. Les actions
combinées de la gravité sur I’individu et du recrutement musculaire en réaction aux

activités et chargements s’approchent davantage d’un état dynamique ou la réponse
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temporelle causée par le comportement viscoélastique et biphasique des tissus devra étre
analysée. Ainsi, la modélisation de propriétés mécaniques des tissus viscoélastiques,
telles que celles de la plaque de croissance, dont les propriétés varient dans le temps,

devrait étre intégrée au modele afin de simuler un comportement réaliste.

Globalement, la modélisation développée pour 1’étude du comportement mécanique des
plaques de croissance posseéde, certes, des limites, mais elle demeure un outil d’analyse
prometteur. La modélisation a permis d’analyser !’influence des caractéristiques
géométriques et mécaniques couvrant une large gamme de données disponibles pour la
plaque de croissance et de ses zones constitutives. De plus, la répartition de contraintes a
méme la plaque de croissance a pu étre analysée dans un modele géométriquement
personnalisé. Des validations supplémentaires permettant une comparaison plus directe
du comportement mécanique des plaques de croissance devraient étre entreprises pour
arriver a des conclusions substantielles. D’ailleurs, de meilleurs résultats sont
envisageables, en raffinant les propriétés mécaniques des tissus modélisés. Ainsi, les
propriétés mécaniques des tissus osseux modélisent le comportement des patients qui ont
permis la reconstruction des corps vertébraux. Cependant, la qualité osseuse posséde une
grande variabilité inter-individus nécessitant également une personnalisation. De plus,
les tissus mous sont actuellement reconnus pour posséder un comportement non linéaire
anisotropique qui a été simplifié par des propriétés €lastiques linéaires et isotropiques.
Encore une fois, une variation inter-individus sur le comportement des tissus conjonctifs
pourrait nécessiter une personnalisation mécanique. D’autres études basées sur
I’imagerie devront intégrer les tissus reliés a I’anatomie évolutive en fonction de ’4ge.
Suite 4 la mise en place de ces caractérisations des tissus, la modélisation pourrait servir
a I’étude de la modulation de croissance par I’entremise de stratégies chirurgicales
adaptées aux caractéristiques géométriques et mécaniques du patient. Dans 1’état actuel,
le modele peut étre utilisé comme référence sur la tendance que prendra le
comportement du rachis et ces tissus osseux et conjonctifs sous chargements

mécaniques.
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CONCLUSION ET RECOMMANDATIONS

La premiére partie de ce projet de maitrise a mené au développement et aux validations
géométrique et mécanique d’une modélisation du rachis lombaire intégrant une
représentation détaillée des vertébres, des tissus conjonctifs et de la plaque de
croissance. Ce modele a par la suite été utilisé pour simuler le comportement mécanique
des zones de réserve, proliférative et hypertrophique sous différents cas de chargement
physiologiques du rachis. La seconde partie du projet a porté sur 1’étude détaillée de
Pinfluence des caractéristiques géométriques et mécaniques de la plaque de croissance

sur son comportement mécanique a I’aide d’un plan d’expérimentation.

Dans la représentation détaillée des vertébres osseuses, la géométrie et les propriétés
mécaniques des vertebres ont été générées a partir d’images tomodensitométriques de
patients et de relations linéaires entre la densité radiographique et les propriétés
mécaniques des tissus osseux. Une fois les vertebres maillées, le krigeage dual a permis
la personnalisation géométrique du maillage de ces vertébres aux caractéristiques
spécifiques de quatre rachis lombaires de patients, a partir des informations disponibles
depuis leurs radiographies bi-planaires. Les disques intervertébraux, ligaments et les
plaques de croissance, constituées des zones de réserve, proliférative et hypertrophique,
ont ét¢ générés a partir du positionnement relatif des structures osseuses vertébrales.
Dans certains cas, des corrections ont été apportées aux facettes articulaires afin
d’assurer un positionnement réaliste avant de modéliser les interfaces de contact. Cette
approche originale permet la modélisation tridimensionnelle, détaillée et personnalisée
des structures complexes du rachis lombaire pédiatrique a des fins d’analyse mécanique

par la méthode des éléments finis.

Une validation géométrique des vertebres osseuses a été effectuée a 1’aide de
comparaisons d’indices géométriques calculés sur des modéeles surfaciques de géométrie

connue et sur les vertébres maillées et personnalisées a ces modéles surfaciques a I’aide
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du krigeage dual. Considérant que le krigeage dual assure un positionnement adéquat
des repéres anatomiques utilisés pour établir la personnalisation, un nombre important
de ces repéres a été utilisé afin d’assurer une bonne qualité de personnalisation.
Plusieurs de ces repéres anatomiques ont servi au calcul des parametres de la validation
géométrique, ce qui a permis une erreur inférieure a 1 % pour 83 % des indices calculés.
Certains parameétres n’utilisant pas ces repéres anatomiques ont présenté des erreurs plus
importantes, comme par exemple 1’inclinaison de I’apophyse épineuse ou la volume du
corps vertébral. 1l est a noter que I’identification de repéres anatomiques sur un modele
surfacique est plus facile que sur une image radiographique. Par ailleurs, les analyses
statistiques ont démontré qu’il n’y avait pas de différence significative entre les modéles

krigés et les spécimens surfaciques.

Pour la validation mécanique, les comportements mécaniques d’unités fonctionnelles
lombaires simulées avec le modéele ont été comparés avec ceux provenant de résultats
expérimentaux. Les simulations des différentes unités fonctionnelles du rachis lombaire
sous un chargement de flexion, d’extension, d’inflexion latérale ou de torsion ont résulté
en des courbes de flexibilité comparables aux résultats expérimentaux. Par contre, les
résultats obtenus par simulation sont plus linéaires. En flexion, le modéle est plus rigide,
mais il présente une pente similaire aux expérimentations. En extension et en inflexion
latérale, les résultats indiquent des résultats d’un ordre de grandeur similaire, alors qu’en
torsion, les unités fonctionnelles simulées présentent une plus grande flexibilité que les
modéles cadavériques. L’utilisation de propriétés mécaniques linéaires et de résultats
expérimentaux provenant de rachis matures pour des fins de comparaison constituent les

principales limites reliées a cette validation mécanique.

Pour les simulations du comportement mécanique de la plaque de croissance, les
résultats ont indiqué que les contraintes de Von Mises augmentent avec la distance
depuis I’axe neutre pour chacun des cas de chargement. De plus, la zone proliférative

s’est avérée la section supportant les contraintes les plus importantes, étant donné son
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module d’Young plus élevé, basé sur les travaux de Villemure et coll. (2006). Selon tous
les cas de chargement, dont celui en compression axiale, le cartilage de conjugaison
supporte des contraintes de cisaillement, ce qui impliquerait que ce tissu ne supporte pas
seulement des charges axiales qui ont potentiellement un impact sur la modulation de

croissance.

Dans I’étude de sensibilité, un plan d’expérimentation a été utilisé pour analyser
I’influence des caractéristiques géométriques (épaisseur totale de la plaque de croissance
et fraction des zones hypertrophique et proliférative) et mécaniques (coefficient de
Poisson et module élastique des zones de réserve, proliférative et hypertrophique) de la
plaque de croissance sur son comportement mécanique simulé en flexion, extension,
inflexion latérale, torsion et compression axiale. Les paramétres mécaniques analysés
ont inclus les contraintes de Von Mises, les contraintes de cisaillement et les
déformations dans les trois directions principales. Cette étude a nécessité la construction
de 16 modeles respectant I’approche statistique. Au terme des simulations, le coefficient
de Poisson s’est avéré influent sur ’ensemble des résultats. La plage entiére de valeurs
disponibles dans la littérature et utilisées dans le plan d’expérimentation démontre le
besoin de mieux caractériser géométriquement et mécaniquement la plaque de
croissance. Le module €lastique des zones de réserve, proliférative et hypertrophique a
un impact sur le comportement respectif de leur propre section de la plaque de
croissance. En contraste, la fraction de 1’épaisseur totale de la plaque de croissance
qu’occupent ces zones d’intérét n’a pas eu d’impact significatif sur les différents
parametres mécaniques. L’interaction la plus marquante de ces résultats est celle
combinant les effets du module élastique des différentes zones constitutives avec le
coefficient de Poisson. Ces interactions remarquées dans les trois zones de la plaque de
croissance ont un impact significatif surtout pour les paramétres mécaniques de
déformation. Quand au disque intervertébral, le seul facteur influengant véritablement
son comportement est I’épaisseur de la plaque de croissance. Pour I’intégralité de la

plaque de croissance, les deux paramétres significatifs sont 1’épaisseur totale et le
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coefficient de Poisson. De maniére générale, ce sont le coefficient de Poisson ainsi que
le module é€lastique de la zone hypertrophique, la zone la plus épaisse de la plaque de
croissance, qui influencent le comportement meécanique sous un chargement en
extension, en inflexion et en compression. En revanche, les tissus soumis a une flexion
sont assujettis aux variations concernant le coefficient de Poisson et 1’épaisseur totale de
la plaque de croissance. L’étude a également permis d’identifier les caractéristiques
significatives lors d’une torsion axiale, soient les modules élastiques des zones

hypertrophique et proliférative ainsi que 1’épaisseur totale de la plaque de croissance.

L’approche de modélisation du rachis pédiatrique présente quelques limites qui
nécessitent une attention particuliére suite a la validation mécanique partielle effectuée.
D’abord, les courbes de flexibilit¢é du modele biomécanique ont démontré des
différences avec les rachis cadavériques dans I’amplitude de mouvement et la linéarité
des résultats. La modélisation des facettes articulaires et les propriétés mécaniques
élastiques linéaires des tissus different des modeles biologiques. De plus, aucune

comparaison explicite avec des plaques de croissance animales n’a été effectuée.

Dans I’ensemble, 1’approche proposée a répondu aux objectifs du projet en développant
une modélisation par éléments finis du rachis lombaire personnalisé détaillant les
structures osseuses, ligamentaires et pédiatriques. Une validation géométrique des
vertébres osseuses ainsi qu’une validation partielle du comportement mécanique des
unités fonctionnelles ont été effectuées. Cet outil d’analyse a permis d’évaluer le
comportement de la plaque de croissance et ce, relativement aux variations de sa
géométrie et de ses propriétés mécaniques. Considérant que la modélisation
biomécanique de structures humaines et pédiatriques demeure complexe, un certain
nombre de recommandations devront faire 1’objet de travaux futurs afin d’améliorer et

d’assurer des simulations fidéles a la personnalisation du rachis en croissance :
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Recommandations pour le développement géométrique du modéle :

1.

Une évaluation des variations de I’anatomie selon les 4dges par les méthodes
d’imagerie devrait étre complétée afin de caractériser quantitativement
I’épaisseur de la plaque de croissance et les différents tissus composant le rachis
pédiatriques (anneau épiphysaire, cartilages neurocentraux,...) selon les stades de
développement et ce, sans nécessiter 1’usage de spécimens cadavériques;

Une banque de verteébres saines et pathologiques maillées devrait étre construite
afin de posséder des vertébres représentatives aux contextes/pathologies €étudiés
et de limiter la déformation des maillages lors de la personnalisation géométrique
proposée dans ce projet;

Une modélisation plus représentative du positionnement, de 1’orientation et du
contact aux articulations zygapophysaires devrait €tre envisagée, puisque le
comportement de cette articulation a des conséquences directes sur les

contraintes que subit la plaque de croissance;

Recommandations pour le perfectionnement des propriétés mécaniques du modéle .

4. Le comportement mécanique biphasique et viscoélastique de la plaque de

croissance ainsi que le comportement rhéologique des tissus conjonctif devraient
faire 1’objet de caractérisations expérimentales qui, une fois attribuées aux
¢léments du modele, pourraient approcher davantage les résultats des simulations
aux réalités expérimentales;

Une approche de personnalisation des propriétés mécaniques des structures
osseuses a partir des informations radiographiques devrait étre développée afin
de permettre une analyse inter-individus plus réaliste. Cette approche est
nécessaire pour des études sur l’instrumentation chirurgicale, les fractures ou
encore le remodelage osseux;

Une étude sur la personnalisation des propriétés des tissus conjonctifs devrait
également étre considérée, puisque ce sont les tissus mous qui influencent la

flexibilité rachidienne qui peut varier d’un individu a I’autre;
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7. Une validation du comportement mécanique de la plaque de croissance du
modeéle par comparaison avec des mod¢les animaux devrait étre effectuce.
Dr’ailleurs, des ¢études expérimentales devraient étre complétées afin de
déterminer les modules élastiques et le coefficient de Poisson spécifiques aux

trois zones de la plaque de croissance.

La méthodologie développée et les résultats apportés dans le cadre de ce projet,
combinés aux perfectionnements proposés, permettront d’évaluer le comportement
mécanique de la plaque de croissance et son implication dans le processus de modulation
mécanique de croissance. Eventuellement, Ioutil de quantification de la croissance
permettra d’évaluer les traitements orthopédiques actuels, de les améliorer puis méme de
proposer de nouvelles avenues de traitement. De plus, I’approche personnalisée propose
un moyen original d’étudier les variations inter-individus au niveau du rachis. Bien que
I’ensemble du projet ait porté sur I’é¢tude du rachis lombaire, la méthodologie
développée pourrait étre transposée pour la modélisation d’autres régions anatomiques
telles que le rachis thoracique, le sacrum ou encore I’articulation du genou chez I’enfant

ou ’adolescent.
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ANNEXE A - PARAMETRES MECANIQUES

Les tableaux A.1 a A.71 présentent les sept parametres mécaniques résultant pour les 16
modeles construits a 1’aide du plan d’expérimentation. Chacun des tableaux présente les
résultats des simulations des différents cas de chargement dans une des neuf zones

d’intérét étudiées.
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Tableau A.1 : Paramétres mécaniques de la zone proliférative crinienne pour un
chargement en flexion

Exp. loyu [MPa]it,, [MPa][t,, [MPa]t,, [MPa]ie, [mm]je, [mm]} |, [mm]
1 0.626 | 0.007 | 0.072 | 0.050 | 0.054 | 0.036 | -3.253
2 1.586 | 0.234 | 0379 | 0.170 | 0.451 | 0.324 | -0.720
3 0.801 | 0.039 | 0.094 | 0.096 | 0.052]0.039 | -0.398
4 0.600 | 0.080 | 0269 | 0.081 |0.977 | 1.565 | -1.791
5 0.544 | 0.072 | 0.167 | 0.088 | 0.118{0.175 | -0.239
6 1479 | 0.118 | 0.634 | 0.161 |0.524 | 1.249 | -6.503
7 0385 | 0.051 | 0.156 | 0.059 | 0.439 | 1.047 | -1.413
3 0936 | 0.135 | 0.274 | 0.101 | 0.181 | 0.070 | -0.408
9 0.167 | 0.012 | 0.079 | 0.075 | 0.089 | 0.304 | -0.597
10 2087 | 0.114 | 0381 | 0.089 | 0.162 | 0.063 | -0.959
11 0.657 | 0.151 | 0.115 | 0.132 | 0.135 | 0.206 | -0.252
12 0.747 | 0.012 | 0210 | 0.064 | 0.133 | 0.077 | -3.397
13 0.788 | 0.018 | 0.105 | 0.101 [ 0.019 | 0.029 | -0.395
14 0391 | 0.044 | 0.103 | 0.063 | 1.159 | 0.718 | -1.234
15 0.638 | 0.005 | 0.077 | 0.072 | 0.043 | 0.035 | -3.277
16 0.623 | 0.086 | 0206 | 0.104 | 0.111 | 0.203 | -0.248

Tableau A.2 : Paramétres mécaniques de la zone réserve cranienne pour un

chargement en flexion

Exp. |oym [MPal]t,, [MPalit,, [MPallz,, [MPa]le, [mm]|e, [mm]|€, [mm]
1 0.543 0.003 0.067 | 0.049 | 0.049 | 0.042 | -2.814
2 0.334 0.024 | 0.176 | 0.051 | 0.259 | 0.361 | -0.786
3 0.962 0.025 0.129 | 0.122 | 0.041 | 0.039 | -0.464
4 0.644 0.060 | 0.333 0.173 | 0.143 | 0.106 | -0.231
5 0.577 0.054 | 0.228 0.128 | 0.090 | 0.142 | -0.207
6 2.326 0.243 0.665 0.352 | 0.203 | 0.127 | -1.085
7 0.419 0.033 0.219 | 0.094 | 0.275 | 0.651 | -0.927
8 0.884 0.013 0.148 | 0.125 | 0.118 | 0.145 | -4.434
9 0.363 0.042 | 0.106 | 0.080 | 0.067 | 0.103 | -0.157
10 0.734 0.019 | 0.099 | 0.094 | 0.039 | 0.032 | -0.359
i1 0.233 0.017 | 0.106 | 0.096 | 0.099 | 0.631 | -0.869
12 0.916 0.027 | 0.189 | 0.078 | 0.146 | 0.075 | -4.371
13 0.684 0.003 0.090 | 0.093 | 0.026 | 0.035 | -3.504
14 0.444 0.020 | 0.241 0.051 | 0.269 | 0.337 | -0.796
15 1.417 0.023 0.124 0.114 | 0.038 | 0.017 { -0.684
16 0.677 0.032 | 0.332 | 0.089 | 0.078 | 0.093 | -0.176




Tableau A.3 : Paramétres mécaniques de la zone réserve caudale pour un

chargement en flexion

Exp. \oym [MPaljz,, [MPalit,, [MPalit,, [MPa]le, [mm]ie, [mm]|e, [mm]
1 0.041 0.002 | 0.139 | 0.017 | 0.031 | 0.050 | -2.042
2 0.285 0.018 | 0.110 | 0.154 | 0.359 | 0.315 | -0.813
3 0.464 0.016 | 0.178 | 0.054 | 0.022 | 0.046 { -0.211
4 0.778 0.076 | 0.205 | 0.283 | 0.131 | 0.206 | -0.344
5 0.331 0.032 | 0.109 | 0.083 | 0.088 | 0.054 | -0.153
6 1.091 0.180 | 0.189 | 0.169 | 0.157 | 0.210 | -0.558
7 0.366 0.033 | 0.136 | 0.139 | 0.780 | 0.408 | -1.325
8 0.820 0.007 | 0.205 | 0.112 | 0.061 ] 0.113 | -4.170
9 0.265 0.027 | 0.136 | 0.064 | 0.068 | 0.048 | -0.132
10 0.807 0.018 0.193 0.119 | 0.024 | 0.039 | -0.383
11 0.309 0.014 | 0.177 | 0.080 | 0.271 | 0.168 | -0.608
12 1.028 0.009 0.180 0.051 | 0.104 | 0.127 { -5.089
13 0.551 0.002 | 0.195 | 0.086 | 0.030 | 0.030 | -2.454
14 0.353 0.037 | 0.092 | 0.170 | 0.604 | 0.570 | -0.926
15 0.887 0.043 | 0.267 | 0.083 | 0.034 | 0.050 | -0.385
16 0.459 0.034 0.175 0.236 | 0.072 ]| 0.070 | -0.124
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Tableau A.4 : Paramétres mécaniques de la zone proliférative caudale pour un
chargement en flexion

Exp. loym [MPa]lt,, [MPa]it,, [MPa]it,, [MPalle, [mm]ie, [mm]|e, [mm]
1 0.407 0.001 | 0.124 | 0.018 | 0.038 | 0.039 | -2.078
2 0.967 0.141 0.152 | 0.164 | 0.249 | 0.242 | -0.461
3 0.459 0.015 | 0.164 | 0.047 | 0.021 | 0.046 | -0.215
4 0.406 0.042 | 0.126 | 0.181 | 0.978 | 0.603 | -1.443
5 0.386 0.037 | 0.119 | 0.057 | 0.107 | 0.072 | -0.187
6 1.199 0.045 | 0316 | 0.214 | 0.191 ] 0.314 | -6.157
7 0.310 0.020 | 0.129 | 0.140 | 0.447 | 0.324 | -0.886
8 1.012 0.043 | 0.176 | 0.086 | 0.055 ] 0.070 | -0.507
9 0.255 0.010 | 0.140 | 0.068 | 0.187 | 0.109 | -0.477
10 0.910 0.045 | 0.188 | 0.137 [ 0.050 | 0.037 | -0.457
11 0.377 0.038 | 0.195 [ 0.107 [ 0.099 | 0.061 | -0.184
12 0.636 0.014 | 0.149 | 0.046 | 0.135]0.077 | -3.255
13 0.551 0.010 | 0.184 | 0.088 | 0.013 | 0.014 | -0.257
14 0.229 0.025 | 0.088 | 0.028 | 0.421 | 0.376 | -1.181
15 0.818 0.020 0.189 0.046 | 0.163 | 0.113 | -4.118
16 0.348 0.038 | 0.151 | 0.121 | 0.093 | 0.071 | -0.137
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Tableau A.5 : Paramétres mécaniques de la zone hypertrophique caudale pour un
chargement en flexion

Exp. loym [MPa]lt,, [MPa]t,, [MPa]it,, [MPa]ie, [mm]le, [mm]|e, [mm]
1 0.422 0.001 0.114 | 0.021 | 0.036 | 0.028 | -0.087
2 0.190 0.009 | 0.103 | 0.044 | 0.219 | 0.224 | -0.805
3 0.443 0.002 | 0.134 | 0.032 | 0.027 | 0.041 | -2.250
4 0.259 0.017 | 0.133 | 0.034 | 0.394 | 0.322 | -0.949
5 0.238 0.007 | 0.128 | 0.065 | 0.154 | 0.109 | -0.440
6 1.137 0.017 | 0.134 | 0212 | 0.119 | 0.146 | -5.784
7 0218 0.010 | 0.111 0.059 | 0.523 | 0.249 | -0.902
8 0.464 0.004 | 0.116 | 0.038 [ 0.039 | 0.059 | -2.418
9 0.357 0.016 | 0.184 | 0.126 | 0.061 | 0.041 | -0.112

10 1.046 0.013 | 0.166 | 0.105 | 0.011 [ 0.023 | -0.549
11 0.446 0.016 | 0.233 | 0.161 | 0.057|0.043 | -0.108
12 1.695 0.081 { 0.185 | 0.188 | 0.084 | 0.042 | -0.855
13 0.584 0.007 | 0.185 | 0.089 | 0.008 | 0.009 | -0.281
14 0.707 0.063 | 0.176 | 0.135 | 0.201 | 0.096 | -0.312
15 1.419 0.060 | 0.372 | 0.051 | 0.015 ] 0.027 | -0.710
16 0.413 0.026 | 0.221 0.151 | 0.069 | 0.057 | -0.154

Tableau A.6 : Paramétres mécaniques du disque intervertébral pour un
chargement en flexion

Exp. loym [MPal]iz,, [MPa]lz,, [MPal]t,, [MPalle, [mm]ie, [mm]je, [mm]
1 0.633 0.066 | 0.159 | 0.077 | 0.043 | 0.065 | -0.087
2 1.295 0.239 | 0.223 | 0.183 | 0.090 | 0.150 | -0.222
3 0.615 0.061 0.160 | 0.143 | 0.046 | 0.054 | -0.078
4 1.731 0.174 | 0309 | 0.233 | 0.101 | 0.192 | -0.284
5 0.942 0.083 | 0.283 | 0.076 | 0.048 | 0.053 | -0.106
6 2.084 0.495 | 0.810 | 0.345 | 0.244 | 0.240 | -0.376
7 0.993 0.097 | 0.244 | 0.207 | 0.046 | 0.078 | -0.117
8 0.756 0.101 0.268 | 0.096 | 0.072 | 0.072 | -0.109
9 0.871 0.060 | 0.254 | 0.068 | 0.039 | 0.046 | -0.098
10 0.498 0.058 | 0.187 | 0.090 | 0.030 | 0.049 | -0.069
11 0.736 0.050 | 0.212 | 0.084 | 0.033 | 0.038 | -0.082
12 0.965 0.184 | 0.225 | 0.144 | 0.071 | 0.133 | -0.177
13 0.467 0.045 | 0.196 | 0.108 | 0.025 { 0.032 | -0.052
14 1.121 0.168 | 0.179 | 0.116 | 0.089 | 0.130 | -0.204
15 0.739 0.092 0.301 0.155 | 0.040 | 0.061 | -0.094
16 0.852 0.095 | 0.165 | 0.084 | 0.047 | 0.071 { -0.097
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Tableau A.7 : Paramétres mécaniques de la plaque de croissance crinienne pour
un chargement en flexion

Exp. ioym [MPalit,, [MPa}lt,, [MPalit,, [MPa]le, [mm][e, [mm]|€, [mm]
1 0.908 0.011 0.079 | 0.146 | 0.183 | 0.088 | -4.631
2 1.586 0.234 0.379 | 0.170 | 0.965 | 1.702 | -1.940
3 1.041 0.039 | 0.129 | 0.122 | 0.411 | 0.051 } -5.246
4 0.644 0.080 0.333 0.173 | 0977 | 1.565 | -1.791
5 0.577 0.072 0.228 0.128 | 0.635| 0.287 | -1.111
6 2.326 0.243 0.665 0.352 [ 0.754 | 1.373 |-11.055
7 0.419 0.051 0.219 | 0.094 | 0.894 | 1.047 | -1.748
8 0.936 0.135 0274 | 0.177 1 0.371 | 0.367 | -4.434
9 0.563 0.071 0.150 | 0.221 | 0.155] 0.304 | -0.597

10 2.087 0.114 | 0.470 | 0.116 | 0.162 [ 0.116 | -0.959
11 0.657 0.151 0.116 | 0.168 | 0.175 | 0.631 | -0.869
12 1.204 0.076 | 0.285 | 0.079 | 0.146 | 0.077 | -4.371
13 1.047 0.029 | 0.131 | 0.297 ] 0.036 | 0.035 | -3.504
14 1.723 0.132 | 0.241 [ 0.128 | 1.159 | 0.718 | -1.234
15 1.485 0.037 | 0.124 | 0.114 | 0.043 | 0.035 | -3.277
16 0.677 0.092 | 0332 | 0.130 [ 0.181 [ 0.203 | -0.271

Tableau A.8 : Paramétres mécaniques de la plaque de croissance caudale pour un
chargement en flexion

Exp. oy [MPa]jt,, [MPalit,, [MPa]lt,, [MPalle, [mm}le, [mm]| €&, [mm]
1 0.422 0.002 | 0.139 | 0.021 | 0.038 | 0.050 | -2.078
2 0.967 0.141 0.152 | 0.164 | 0.359 | 0.315 | -0.813
3 0.464 0.016 | 0.178 | 0.054 | 0.027 | 0.046 | -2.250
4 0.778 0.076 | 0.205 | 0.283 | 0.978 | 0.603 | -1.443
5 0.386 0.037 | 0.128 | 0.083 | 0.154 | 0.109 [ -0.440
6 1.199 0.180 | 0.316 | 0.214 | 0.191 | 0.314 | -6.157
7 0.366 0.033 | 0.136 | 0.140 | 0.780 | 0.408 | -1.325
8 1.012 0.043 | 0205 | 0.112 ] 0.061 | 0.113 | -4.170
9 0.357 0.027 | 0.184 | 0.126 | 0.187 | 0.109 | -0.477
10 1.046 0.045 | 0.193 | 0.137 { 0.050 | 0.039 | -0.549
11 0.446 0.038 | 0.233 | 0.161 | 0.271 | 0.168 | -0.608
12 1.695 0.081 0.185 | 0.188 | 0.135 | 0.127 | -5.089
13 0.584 0.010 | 0.195 | 0.089 | 0.030 { 0.030 | -2.454
14 0.707 0.063 | 0.176 | 0.170 | 0.604 | 0.570 { -1.181
15 1.419 0.060 0.372 0.083 | 0.163 | 0.113 | -4.118
16 0.459 0.038 | 0.221 0.236 | 0.093 | 0.071 | -0.154
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Tableau A.9 : Paramétres mécaniques de la zone hypertrophique crianienne pour
un chargement en extension

Exp. |ovm [MPallt,, [MPalit,, [MPalit,, [MPalle, [mm]le, [mm]|€e, [mm]
1.835 0.027 0.303 0.172 | 0.112 | 0.197 | -9.391
1.258 0.158 0.299 0.165 | 2.737 | 4.632 | -5.822
1916 0.031 0.328 0.212 | 0.138 | 0.168 | -9.710
0.830 0.084 0.306 0.156 | 1.128 | 2.562 | -3.170
0.527 0.040 0.279 0.175 [ 0.306 | 0.775 | -1.166
3.453 0.152 0.648 0.391 | 0.857 | 0.874 |-17.865
0.643 0.076 0.292 0.137 | 0.534 } 1.323 | -1.987
1.714 0.044 0.247 0.184 | 0.173 ] 0.276 | -8.835
9 1.171 0.190 0.452 0.303 [ 0.117 | 0.215 | -0.296
10 4.440 0.178 0.637 0.465 | 0.094 | 0.176 | -2.279
11 1.254 0.203 0.587 0.268 | 0.138 | 0.245 | -0.332
12 2.273 0.053 0.253 0.153 {0.049 | 0.057 | -1.130
13 2.938 0.055 0.548 0.324 | 0.024 | 0.050 | -0.989
14 4245 0.506 0.857 0.325 | 0.666 | 1.194 | -1.460
15 2.234 0.049 0.432 0.237 | 0.023 | 0.031 | -1.049
16 1.583 0.203 0.616 0.270 | 0.211 | 0.448 | -0.626
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Tableau A.10 : Paramétres mécaniques de la zone proliférative cranienne pour un
chargement en extension

Exp. [cvm [MPa]t,, [MPalit,, [MPa]|t,, [MPa]le, [mm]ie, [mm]|€, [mm]
1 1.805 0.012 | 0.266 | 0.197 | 0.107 | 0.139 | -9.257
2 4.052 0.186 | 0.417 | 0.225 | 0.446 | 0.727 | -1.039
3 2.245 0.206 | 0.337 | 0.261 |0.101 | 0.254 { -0.939
4 1.476 0.118 | 0.252 | 0.161 | 0.927 | 2.177 | -2.945
5 1.588 0.209 | 0.399 | 0.184 | 0.150 | 0.353 | -0.554
6 3.085 0.091 | 0.475 | 0.237 | 0.692 | 0.801 [-15.972
7 1.187 0.094 | 0.225 | 0.131 [0.699 | 1419 | -2.479
3 2.279 0.366 | 0.355 | 0.335 [0.173 ] 0412 | -1.072
9 0.624 0.025 | 0.266 | 0.188 | 0.141 | 0.953 | -0.943
10 5.442 0.064 | 0.530 | 0.347 | 0.085 ] 0.107 | -1.715
11 1.966 0.261 | 0.390 | 0.264 | 0.191 | 0.244 | -0.375
12 1.895 0.030 | 0.236 | 0.123 ] 0.135 | 0.257 | -9.750
13 2.411 0.044 | 0464 | 0.286 | 0.031 ] 0.033 | -0.931
14 0.914 0.111 | 0.178 | 0.183 | 2.173 { 1.903 | -4.024
15 1.979 0.012 | 0.354 | 0.263 | 0.106 | 0.134 | -9.926
16 1.903 0.176 | 0.264 | 0.235 1 0.161 | 0.335 | -0.515
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Tableau A.11 : Paramétres mécaniques de la zone réserve cranienne pour un
chargement en extension
Exp. |ovm [MPallt,, [MPa]it,, [MPallz,, [MPalle, [mm]je, [mm]|€, [mm]
1.775 0.014 | 0.287 | 0.211 | 0.132 ] 0.150 | -9.111
0.728 0.054 | 0.166 | 0.233 | 0.734 [ 1.561 | -2.521
1.991 0.093 0.403 | 0.340 | 0.101 ] 0.126 | -0.944
1.369 0.153 0.525 | 0.410 [ 0.247 | 0.438 | -0.606
1.882 0.148 | 0.490 | 0.190 | 0.125 1 0.227 | -0.369
3.743 0.478 1.019 | 0.609 | 0.197 | 0.609 | -1.097
1.274 0.069 | 0306 | 0.182 | 0.665 | 1.124 | -1.659
2215 0.070 | 0356 | 0.383 | 0.341 | 0.344 | -9.477
9 1.238 0.117 0.266 0.192 10.121 } 0.234 | -0.412
10 2.267 0.065 0443 | 0.279 | 0.083 ] 0.109 | -1.081
11 1.179 0.046 | 0.360 [ 0221 | 0.215} 1.297 | -1.166
12 1.742 0.051 0.265 | 0.153 | 0.157 ] 0.434 | -8.982
13 2.176 0.021 0.454 | 0.310 [ 0.094 ] 0.148 | -9.523
14 1.266 0.046 | 0.156 | 0.241 [ 0.540 | 0.997 | -1.781
15 2.981 0.103 0.335 | 0.285 | 0.099 { 0.117 | -1.025
16 2.130 0.076 | 0.379 | 0.329 | 0.168 | 0.318 | -0.419
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Tableau A.12 : Paramétres mécaniques de la zone réserve caudale pour un
chargement en extension

Exp. [oym [MPa]it,, [MPa]lz,, [MPa]it,, [MPa]le, [mm]je, [mm](e, [mm]
1 2.034 0.022 | 0.237 | 0.145 | 0.217 | 0.197 |-10.526
2 0.915 0.069 | 0.410 | 0.295 | 0.648 | 1.386 | -2.246
3 2.173 0.161 | 0.272 | 0.256 | 0.165 | 0.110 | -1.051
4 2.079 0223 | 0.837 | 0.588 [ 0.451 | 0.517 | -0.721
5 1.422 0.130 | 0.579 | 0.394 | 0.182 | 0.367 | -0.508
6 2.982 0.652 | 0.789 | 0.363 | 0.624 | 0.492 | -1.212
7 1.224 0.104 | 0.519 | 0.364 | 0.883 | 1.905 | -2.765
8 3.467 0.053 | 0.358 | 0.668 | 0.345 | 0.235 [-12.437
9 0.877 0.091 0.339 | 0.211 | 0.165 ] 0.275 | -0.406
10 3.130 0.096 | 0.378 | 0.302 | 0.071 | 0.094 | -0.940
11 0.649 0.086 | 0.253 | 0.288 | 0.515 | 1.143 | -2.050
12 2.286 0.034 | 0315 | 0.217 | 0.397 | 0.209 |-11.791
13 2.170 0.048 | 0.273 | 0.458 | 0.137 | 0.386 [-11.262
14 1.185 0.091 | 0.513 | 0.321 | 1.206 | 2.835 | -3.396
15 2.775 0.173 0.379 0.314 | 0.141 { 0.118 | -1.389
16 1.311 0.130 | 0.545 | 0.423 | 0.186 | 0.239 | -0.392
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Tableau A.13 : Paramétres mécaniques de la zone proliférative caudale pour un
chargement en extension

Exp. loym [MPajit,, [MPa]it,, [MPa][t,, [MPa]je, [mm]ie, [mm]{e, [mm]
1 2.028 0.015 0.231 0.142 1 0.180 | 0.202 |{-10.485
2 3.357 0.525 0.481 0.329 | 0.539 | 1.220 | -1.562
3 2.193 0.197 | 0274 | 0.286 | 0.186 | 0.107 | -1.065
4 1.350 0.158 0.532 | 0.369 | 1.689 | 3.688 | -4.361
5 1.291 0.179 0.447 | 0.285 | 0.253 | 0.420 | -0.575
6 2.074 0.150 0.397 | 0.280 | 0.654 | 0.756 |-10.545
7 0.806 0.104 0.287 | 0.200 | 0.828 | 2.071 | -2.858
8 2.540 0.200 0.419 | 0.212 | 0.173 | 0.125 | -1.120
9 0.503 0.044 | 0.179 | 0.276 | 0.330 | 0.628 | -1.495
10 2.304 0.115 0.478 | 0.247 | 0.064 | 0.095 | -1.015
11 1.154 0.210 | 0.334 | 0.363 | 0.188 | 0.411 | -0.537
12 1.891 0.052 0.290 | 0.159 | 0.200 | 0.200 | -9.799
13 2.313 0.037 0.289 | 0.426 | 0.032 ]| 0.083 | -1.163
14 0.468 0.059 0.150 | 0.130 | 1.092 | 1.414 | -2.089
15 2.240 0.038 0.388 | 0.184 | 0.200 | 0.273 |-11.610
16 1.546 0249 | 0.485 | 0.328 | 0.229 | 0.519 | -0.615

Tableau A.14 : Paramétres mécaniques de la zone hypertrophique caudale pour un
chargement en extension

Exp. |oym [MPa]lt,, [MPalt,, [MPalit,, [MPalie, [mm]le, [mm]|€, [mm]
1 1.996 0.025 0.237 | 0.139 | 0.117 ] 0.191 |-10.303
2 0.501 0.052 | 0.167 | 0.143 | 0.590 | 1.364 | -2.381
3 2.085 0.035 0.238 | 0.196 | 0.200 | 0.191 [-10.799
4 0.773 0.085 0.164 | 0.210 | 1.697 | 2.564 | -3.178
5 0.543 0.037 0.187 | 0.288 | 0.391 | 0.694 | -1.343
6 2.042 0.034 | 0.311 0.186 | 0.233 | 0.366 {-10.252
7 0.643 0.049 | 0.171 0.276 | 1.009 | 1.513 | -2.207
8 1.804 0.025 0.264 | 0.117 | 0.176 | 0.172 | -9.241
9 1.089 0.144 | 0.261 0.404 | 0.181 | 0.361 | -0.412
10 2.732 0.053 0.505 0.242 | 0.036 | 0.083 | -1.384
11 1.149 0.139 0.381 0.516 | 0.194 | 0.253 | -0.341
12 2.156 0.157 0.595 0.103 | 0.055 | 0.121 | -1.102
13 2.391 0.028 0.309 | 0.401 {0.014 | 0.045 | -1.233
14 2.226 0.403 0.355 0.491 {0.335 | 0.800 | -0.931
15 2.633 0.078 0.497 0.232 | 0.048 | 0.059 | -1.087
16 1.334 0.184 | 0.335 0.494 | 0.260 | 0.430 | -0.531
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Tableau A.15 : Paramétres mécaniques du disque intervertébral pour un
chargement en extension

Exp. loym [MPa][t,, [MPallt,, [MPa]lz,, [MPajie, fmm]je, [mm]|e, [mm]
1 6.321 1.005 1.682 1.507 | 0.437 | 0.275 | -0.589
2 4931 1.046 | 2.085 | 0.754 | 0.314 [ 0.420 | -0.571
3 4.400 0.743 1.216 | 1.089 | 0.299 | 0.187 | -0.395
4 5.745 0.793 | 2.059 | 0.845 | 0.360 [ 0.426 | -0.647
5 2414 0.361 0.453 | 0.361 |0.149 | 0.167 | -0.303
6 25704 | 2.148 | 7.388 | 3.887 | 1.408 { 0.866 | -2.890
7 2.770 0463 | 0.493 | 0.389 | 0.148 | 0.221 | -0.321
8 14.147 1.473 | 4.123 1.871 | 0.812 | 0.788 | -1.638
9 2.147 0.319 | 0.368 | 0.300 | 0.137 § 0.146 | -0.274

10 2.877 0357 | 0965 | 0417 | 0.187 | 0.161 | -0.324
11 1.954 0.256 | 0.371 0.262 | 0.125 { 0.118 | -0.244
12 14.811 1.380 | 4.022 | 2.078 | 0.857 | 0.680 | -1.704
13 1.851 0.397 | 0.429 | 0.348 | 0.121 | 0.118 | -0.228
14 4.203 0.742 1.353 | 0.497 | 0.243 | 0.365 | -0.491
15 3.802 0.652 1.014 | 0.927 | 0.257 | 0.171 | -0.334
16 2.460 0318 | 0.569 | 0.353 |0.122 | 0.189 | -0.280

Tableau A.16 : Paramétres mécaniques de la plaque de croissance crianienne pour
un chargement en extension
Exp. |Ovm [MPa]t,, [MPa]i1,, [MPa]it,, [MPa]ie, [mm]le, [mm]|e, [mm]
0.908 0.011 0.079 | 0.146 | 0.183 | 0.088 | -4.631
1.586 0.234 | 0.379 | 0.170 | 0.965 | 1.702 { -1.940
1.041 0.039 | 0.129 | 0.122 | 0.411 | 0.051 | -5.246
0.644 0.080 | 0.333 0.173 10.977 | 1.565 | -1.791
0.577 0.072 0.228 | 0.128 | 0.635 | 0.287 | -1.111
2.326 0.243 0.665 0.352 ] 0.754 | 1.373 |-11.055
0.419 0.051 0.219 | 0.094 |0.894 | 1.047 | -1.748
0.936 0.135 0.274 | 0.177 | 0.371 | 0.367 | -4.434
9 0.563 0.071 0.150 | 0.221 | 0.155 | 0.304 | -0.597
10 2.087 0.114 | 0.470 | 0.116 | 0.162 | 0.116 | -0.959
11 0.657 0.151 0.116 | 0.168 | 0.175 | 0.631 | -0.869
12 1.204 0.076 | 0.285 0.079 | 0.146 | 0.077 | -4.371
13 1.047 0.029 | 0.131 0.297 | 0.036 | 0.035 | -3.504
14 1.723 0.132 | 0.241 0.128 | 1.159 [ 0.718 | -1.234
15 1.485 0.037 0.124 0.114 | 0.043 | 0.035 | -3.277
16 0.677 0.092 0.332 | 0.130 | 0.181 ] 0.203 | -0.271
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Tableau A.17 : Paramétres mécaniques de la plaque de croissance caudale pour un
chargement en extension

Exp. [ovy [MPaljt,, [MPa]t,, [MPalit,, [MPalje, [mm]ie, [mm]|e, [mm]
1 2.034 0.025 0.237 | 0.145 | 0.217 | 0.202 |-10.526
2 3.357 0.525 0.481 0.329 | 0.648 | 1.386 | -2.381
3 2.193 0.197 | 0274 | 0.286 | 0.200 | 0.191 |-10.799
4 2.079 0.223 0.837 | 0.588 | 1.697 | 3.688 | -4.361
5 1.422 0.179 0.579 | 0.394 | 0.391 | 0.694 | -1.343
6 2.982 0.652 | 0.789 | 0.363 | 0.654 | 0.756 [-10.545
7 1.224 0.104 | 0.519 | 0.364 | 1.009 | 2.071 | -2.858
8 3.467 0.200 | 0.419 | 0.668 | 0.345 1 0.235 |-12.437

9 1.089 0.144 | 0339 | 0.404 | 0.330 | 0.628 | -1.495
10 3.130 0.115 | 0.505 | 0302 | 0.071 { 0.095 | -1.384
11 1.154 0.210 | 0.381 | 0.516 | 0.5151.143 | -2.050
12 2.286 0.157 | 0595 | 0.217 | 0.397 { 0.209 [-11.791
13 2.391 0.048 | 0.309 | 0.458 | 0.137 | 0.386 [-11.262
14 2.226 0.403 | 0.513 | 0.491 | 1.206 | 2.835 | -3.396
15 2.775 0.173 | 0.497 | 0314 | 0.200 | 0.273 |-11.610
16 1.546 0.249 | 0.545 | 0494 [ 0.260 | 0.519 | -0.615

Tableau A.18 : Paramétres mécaniques de la zone hypertrophique cranienne pour
un chargement en extension avec des modalités de 0.05 et 0.3 pour le
coefficient de Poisson

Exp. (o [MPa}it,, [MPa]lt,, [MPa]it,, [MPa]je, [mm]je, [mm]ie, [mm]
1 1.835 0.027 | 0.303 | 0.172 | 0.112 | 0.197 | -9.391
2 2.399 0.112 | 0457 [ 0.239 | 1.518 | 2.870 |-13.558
3 1.916 0.031 | 0.328 | 0.212 {0.138 | 0.168 | -9.710
4 1.374 0.064 | 0223 | 0.144 | 0.971 { 1.673 | -7.472
S 1.489 0.034 | 0.310 | 0.204 | 0.632 | 0.426 | -6.943
6 3.453 0.152 | 0.648 | 0.241 | 0.781 [ 0.874 |-17.865
7 1.401 0.038 | 0.281 | 0.148 | 0.690 | 0.694 | -7.147
8 1.714 0.044 | 0.247 | 0.184 | 0.173 | 0.276 | -8.835
9 1.956 0.090 | 0.424 | 0.257 | 0.058 { 0.111 | -0.760
10 4.440 0.178 | 0.637 | 0.465 | 0.094 | 0.176 | -2.279
11 2.373 0.121 | 0.575 | 0.309 | 0.072 | 0.148 | -0.867
12 2.273 0.053 | 0.253 | 0.153 | 0.049 | 0.057 | -1.130
13 2.938 0.055 | 0.548 | 0.324 | 0.024 | 0.050 | -0.989
14 4.747 0.319 0.551 0.392 | 0420 | 0.762 | -2.320
15 2.234 0.049 | 0.432 | 0.237 | 0.023 | 0.031 | -1.049
16 2.201 0.157 | 0458 | 0.260 | 0.159 ] 0.279 | -1.026
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Tableau A.19 : Paramétres mécaniques de la zone proliférative cranienne pour un
chargement en extension avec des modalités de 0.05 et 0.3 pour le
coefficient de Poisson

Exp. |oyu [MPa]jz,, [MPa]t,, [MPa]|t,, [MPalie, {mm]e, [mm]|e, [mm]
1 1.805 0.012 | 0266 | 0.197 | 0.107 | 0.139 | -9.257
2 4.585 0427 | 0438 | 0405 | 0.682]0.691 | -2.116
3 2.245 0.206 | 0.337 | 0.261 | 0.101 | 0.254 | -0.939
4 1.606 0.064 | 0.176 | 0.127 | 0.822 { 1.594 | -7.815
5 1.491 0.090 | 0.298 | 0.243 | 0.107 | 0.195 | -0.800
6 3.085 0.091 0475 | 0.237 | 0.692 | 0.801 {-15.972
7 1.585 0.048 | 0.223 | 0.147 | 0.627 | 0.640 | -6.833
8 2279 0.366 0.355 0.335 | 0.173 { 0.412 | -1.072
9 1.578 0.050 | 0333 | 0.231 | 0.175] 0.348 | -6.821

10 5.442 0.064 | 0.530 | 0.347 | 0.085( 0.107 [ -1.715
11 3.016 0.141 0.437 | 0302 | 0.098 | 0.145 | -0.828
12 1.895 0.030 | 0.236 | 0.123 | 0.135 ] 0.257 | -9.750
13 2411 0.044 | 0.464 | 0.286 | 0.031 [ 0.033 | -0.931
14 1.769 0.119 | 0.206 | 0.114 | 1.618 | 1.040 | -8.154
15 1.979 0.012 | 0354 | 0.263 | 0.106 | 0.134 | -9.926
16 2.483 0.121 0.286 | 0.281 |[0.112 | 0.217 | -0.870

Tableau A.20 : Paramétres mécaniques de 1a zone réserve crinienne pour un
chargement en extension avec des modalités de 0.05 et 0.3 pour le
coefficient de Poisson

Exp. lovy [MPallt,, [MPalit,, [MPa]lt,, [MPal]le, [mm]je, [mm}}e, [mm]
1 1.775 0.014 | 0287 | 0.211 | 0.132 | 0.150 | -9.111
2 1.406 0.069 | 0.220 | 0.196 | 0.613 | 1.059 | -8.707
3 1.991 0.093 | 0403 | 0.340 | 0.101 | 0.126 | -0.944
4 1.618 0.404 | 0.303 | 0.338 | 0.231 | 0.578 | -0.808
S 1.531 0.073 | 0.365 | 0.267 | 0.106 | 0.145 | -0.792
6 3.743 0.478 1.019 | 0.609 | 0.197 | 0.609 | -1.097
7 1.605 0.117 | 0276 | 0.242 | 0.347 | 0.757 | -6.773
8 2.215 0.070 | 0.356 | 0.383 | 0.341 | 0.344 | -9.477
9 1.576 0.074 | 0.307 | 0.251 | 0.091 | 0.142 | -0.754
10 2.267 0.065 | 0.443 | 0.279 | 0.083 | 0.109 | -1.081
11 1.880 0.034 | 0.406 | 0.271 | 0.204 | 0.396 | -6.887
12 1.742 0.051 0.265 | 0.153 | 0.157 | 0.434 | -8.982
13 2.176 0.021 0.454 | 0.310 | 0.094 | 0.148 | -9.523
14 1.452 0.039 | 0.212 | 0.161 | 0.407 | 0.421 | -6.257
15 2.981 0.103 | 0.335 | 0.285 | 0.099 | 0.117 | -1.025
16 1.605 0.082 | 0.384 | 0.301 [ 0.103 { 0.160 | -0.768




Tableau A.21 : Paramétres mécaniques de la zone réserve caudale pour un
chargement en extension avec des modalités de 0.05 et 0.3 pour le

coefficient de Poisson

Exp. loym [MPalit,, [MPa]t,, [MPa]lt,, [MPalle, [mm]je, [mm]|e, [mm]
1 2.034 0.022 0.237 0.145 | 0.217 1 0.197 |-10.526
2 2.006 0.089 0.302 0.396 | 0.737 | 0.695 | -7.959
3 2.173 0.161 0.272 0.256 | 0.165 | 0.110 | -1.051
4 2.516 0.417 0.617 0.641 {0.535]0.278 | -1.072
5 1.538 0.134 0.310 0.210 | 0.100 | 0.166 | -0.861
6 2.982 0.652 0.789 0.363 | 0.624 | 0492 | -1.212
7 1.672 0.060 0.384 0.245 [ 0.583 | 0.780 [-10.106
8 3.467 0.053 0.358 0.668 | 0.345 | 0.235 |-12.437
9 1.509 0.112 0.264 0.305 | 0.092 | 0.156 | -0.872
10 3.130 0.096 0.378 0.302 | 0.071 | 0.094 | -0.940
11 1.459 0.069 0.327 0.446 | 0.456 | 0.754 | -8.873
12 2.286 0.034 0.315 0.217 10397 | 0.209 |-11.791
13 2.170 0.048 0.273 0.458 | 0.137 { 0.386 {-11.262
14 1.684 0.070 0.340 0.312 | 0.896 | 1.301 | -8.577
15 2.775 0.173 0.379 0.314 | 0.141 | 0.118 | -1.389
16 2.149 0.112 0.304 0.356 | 0.113 | 0.157 | -0.832
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Tableau A.22 : Paramétres mécaniques de la zone proliférative caudale pour un

chargement en extension avec des modalités de 0.05 et 0.3 pour le

coefficient de Poisson

Exp. |oym [MPa]|t,, [MPa]lt,, {MPalit,, [MPa]ie, [nm]ie, [mm]ie, [mm]
1 2.028 0.015 | 0.231 | 0.142 | 0.180 | 0.202 |-10.485
2 2.239 0.171 0.372 | 0.233 | 0420 | 0.525 | -1.021
3 2.193 0.197 | 0.274 | 0.286 | 0.186 | 0.107 | -1.065
4 1.632 0.086 | 0.368 | 0.329 | 1.496 | 1.964 | -8.774
S 1.625 0.131 0.282 | 0.215 [ 0.147 | 0.194 | -0.903
6 2.074 0.150 | 0.397 | 0.280 | 0.654 | 0.756 |-10.545
7 1.769 0.137 | 0.430 | 0.210 | 0.940 | 0.831 | -8.733
8 2.540 0.200 | 0.419 | 0.212 | 0.173 ] 0.125 | -1.120
9 1.422 0.065 | 0.212 | 0.361 | 0.362 | 0.692 | -8.730
10 2.304 0.115 | 0.478 | 0.247 | 0.064 | 0.095 | -1.015
11 1.695 0.104 | 0.361 0.450 | 0.090 | 0.212 | -0.976
12 1.891 0.052 | 0.290 | 0.159 | 0.200 { 0.200 | -9.799
13 2.313 0.037 | 0.289 | 0.426 | 0.032 | 0.083 | -1.163
14 1.323 0.066 | 0.272 | 0.133 | 0.814 | 1.257 [ -7.771
15 2.240 0.038 | 0.388 | 0.184 | 0.200 | 0.273 |-11.610
16 1.800 0.133 | 0.330 | 0.297 | 0.145] 0.302 | -0.887
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Tableau A.23 : Paramétres mécaniques de la zone hypertrophique caudale pour un
chargement en extension avec des modalités de 0.05 et 0.3 pour le
coefficient de Poisson

Exp. [oym [MPa]it,, [MPallt,, [MPa]lt,, [MPalle, [mmjle, [mm]|¢e, [mm]
1 1.996 0.025 | 0.237 | 0.139 §0.117 | 0.191 |-10.303
2 1.431 0.038 | 0.240 | 0.118 | 0.383 | 0.906 | -8.611
3 2.085 0.035 | 0.238 | 0.196 | 0.200 | 0.191 [-10.799
4 1.363 0.083 | 0272 | 0.173 | 1.299 | 1.751 | -7.770
S 1.397 0.060 | 0212 | 0.294 | 0.342 | 0.660 | -8.648
6 2.042 0.034 | 0311 | 0.186 | 0.233 | 0.366 |-10.252
7 1.313 0.033 | 0.283 | 0.192 | 0.390 [ 0.749 | -7.893
8 1.804 0.025 | 0264 | 0.117 | 0.176 | 0.172 | -9.241
9 1.651 0.104 | 0.267 | 0.402 | 0.060 | 0.195 | -0.964

10 2.732 0.053 | 0.505 | 0.242 | 0.036 | 0.083 | -1.384
11 1.686 0.094 | 0386 | 0.499 | 0.079 | 0.184 | -1.000
12 2.156 0.157 | 0.595 | 0.103 | 0.0550.121 | -1.102
13 2.391 0.028 | 0.309 [ 0.401 | 0.014 | 0.045 | -1.233
14 2.583 0.336 | 0.541 0.286 | 0.186 | 0.541 | -1.298
15 2.633 0.0890 | 0.408 | 0.212 | 0.048 | 0.070 | -1.087
16 1.929 0.120 | 0318 | 0.455 {0.138 [ 0.329 | -1.054

Tableau A.24 : Paramétres mécaniques du disque intervertébral pour un
chargement en extension avec des modalités de 0.05 et 0.3 pour le
coefficient de Poisson

Exp. |oym [MPal]it,, [MPa]it,, [MPalit,, [MPa]le, [mm]|e, [mm]|e, [mm]
1 6.321 1.005 1.682 1.507 | 0.437 | 0.275 | -0.589
2 13.317 1.328 4.200 1.737 | 0.797 | 0.532 | -1.550
3 4.400 0.743 1.216 1.089 | 0.299 | 0.187 | -0.395
4 14.227 1.231 4.055 1.731 | 0.846 | 0.697 | -1.658
S 2.247 0.535 0.658 0.576 | 0.149 | 0.167 | -0.270
6 25.704 2.148 7.388 3.887 | 1.408 | 0.866 | -2.890
7 4283 0.761 1.171 0.995 | 0.284 | 0.206 | -0.381
8 14.147 1.473 4.123 1.871 | 0.812 | 0.788 | -1.638
9 2.061 0.457 0.471 0.395 | 0.132 | 0.139 | -0.252
10 2.877 0.357 0.965 0417 | 0.187 | 0.161 | -0.324
i1 1.912 0.337 0414 0.319 | 0.120 ] 0.114 | -0.233
12 14.811 1.380 | 4.022 2.078 | 0.857 {1 0.680 | -1.704
13 1.851 0.397 0.429 0.348 | 0.121 | 0.118 | -0.228
14 10.593 1.068 3.079 1.262 | 0.645 | 0.453 | -1.227
15 3.802 0.652 1.014 0927 | 0257 0.171 { -0.334
16 2.125 0.336 0.716 0.331 | 0.137 | 0.150 | -0.263
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Tableau A.25 : Paramétres mécaniques de la plaque de croissance cranienne pour

un chargement en extension avec des modalités de 0.05 et 0.3 pour le

coefficient de Poisson

Exp. loym [MPa]lt,, [MPa]jt,, [MPaljt,, [MPa]je, [mm]|e, [mm]|e, [mm]
1 1.835 0.027 | 0.303 | 0.211 | 0.132 | 0.197 | -9.391
2 4.585 0427 | 0.457 | 0405 | 1.518 | 2.870 |-13.558
3 2.245 0.206 | 0.403 | 0.340 | 0.138 | 0.254 | -9.710
4 1.618 0.404 | 0.303 | 0.338 | 0.971 | 1.673 | -7.815
S 1.531 0.090 | 0.365 | 0.267 | 0.632 | 0.426 | -6.943
6 3.743 0.478 | 1.019 | 0.609 | 0.781 | 0.874 |-17.865
7 1.605 0.117 | 0.281 | 0.242 | 0.690 | 0.757 | -7.147
8 2.279 0.366 | 0.356 | 0.383 | 0.341 | 0.412 | -9.477
9 1.956 0.090 | 0.424 | 0.257 | 0.175 | 0.348 | -6.821
10 5.442 0.178 | 0.637 | 0.465 | 0.094 | 0.176 | -2.279
11 3.016 0.141 | 0.575 | 0.309 | 0.204 | 0.396 | -6.887
12 2.273 0.053 | 0.265 | 0.153 [ 0.157 1 0.434 | -9.750
13 2.938 0.055 | 0.548 | 0.324 | 0.094 | 0.148 | -9.523
14 4.747 0.319 | 0.551 | 0392 | 1.618 | 1.040 | -8.154
15 2.981 0.103 | 0.432 | 0.285 | 0.106 | 0.134 | -9.926
16 2.483 0.157 | 0458 | 0.301 ] 0.159|0.279 | -1.026

Tableau A.26 : Paramétres mécaniques de la plaque de croissance caudale pour un

chargement en extension avec des modalités de 0.05 et 0.3 pour le

coefficient de Poisson

Exp. |oym [MPallt,, [MPa]lz,, [MPa]it,, [MPa]ie, [mm]le, [mm]}ie, fmm]
1 2.034 0.025 0.237 | 0.145 | 0.217 | 0.202 }-10.526
2 2.239 0.171 0.372 | 0.396 | 0.737 | 0.906 | -8.611
3 2.193 0.197 | 0.274 | 0.286 | 0.200 [ 0.191 |-10.799
4 2.516 0417 | 0.617 | 0.641 | 1.496 | 1.964 | -8.774
S 1.625 0.134 | 0310 | 0.294 | 0.342 | 0.660 | -8.648
6 2.982 0.652 | 0.789 | 0.363 | 0.654 | 0.756 [-10.545
7 1.769 0.137 | 0.430 | 0.245 | 0.940 | 0.831 |-10.106
8 3.467 0.200 | 0.419 | 0.668 | 0.345 | 0.235 |-12.437
9 1.651 0.112 | 0.267 | 0.402 | 0.362 | 0.692 | -8.730
10 3.130 0.115 0.505 0.302 | 0.071 | 0.095 | -1.384
11 1.695 0.104 | 0.386 | 0.499 | 0.456 | 0.754 | -8.873
12 2.286 0.157 | 0.595 | 0.217 | 0.397 { 0.209 |-11.791
13 2.391 0.048 | 0.309 | 0.458 | 0.137 | 0.386 (-11.262
14 2.583 0.336 | 0.541 0.312 | 0.896 | 1.301 | -8.577
15 2.775 0.173 0.408 | 0.314 | 0.200 | 0.273 [-11.610
16 2.149 0.133 0.330 | 0.455 [ 0.145} 0.329 | -1.054
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Tableau A.27 : Paramétres mécaniques de la zone hypertrophique cranienne pour
un chargement en torsion horaire
Exp. |oym [MPa]it,, [MPa]lz,, [MPa]it,, [MPa]le, [mm}ie, [mm]|e, [mm]
1.007 0.050 | 0.359 | 0.446 | 1.208 | 0.276 | -2.342
1.371 0.112 0.437 | 0.622 | 2.976 | 3.804 | -5.149
0.876 0.051 0.226 | 0.394 | 1.007 [ 0.306 | -2.509
0.963 0.085 | 0.350 | 0.4838 | 1.159 | 2.065 | -2.918
0.769 0.044 0.252 0.418 | 0.983 | 0.524 | -1.399
4.085 0.988 1.414 1.944 | 4.464 | 2.868 |-12.032
1.073 0.089 0.481 0.549 | 1.515 | 1.006 | -2.090
1.366 0.246 | 0.567 | 0.533 | 1.406 [ 1.523 | -5.002
9 1.226 0.041 0417 | 0.578 10.146 | 0.058 | -0.185
10 2.029 0.213 0.394 1.008 | 0.172 | 0.090 | -0.458
i1 1.393 0.053 0.300 | 0.737 [ 0.091 ] 0.061 | -0.133
12 1.837 0.165 | 0.622 | 0.964 | 0.272 | 0.087 | -0.545
13 1.427 0.057 0.508 0.750 | 0.104 | 0.034 | -0.312
14 3.546 0.261 0.658 1.203 [ 0.756 | 1.006 | -1.275
15 1.399 0.050 | 0.237 | 0.626 | 0.142 | 0.050 | -0.297
16 1.035 0.040 | 0.179 | 0.587 | 0.122 | 0.051 | -0.164

R ([A[N [N —

Tableau A.28 : Paramétres mécaniques de la zone proliférative crinienne pour un
chargement en torsion horaire

Exp. |6ym [MPa]lt,, [MPa]z,, [MPa]t,, [MPalje, [mm]|e, [mm]i€e, [mm]
1 0.735 0.013 | 0.164 | 0.417 | 0.158 | 0.105 | -1.378
2 2.701 0.147 | 0.564 | 1.031 | 0.565 | 0.856 | -1.098
3 0.879 0.080 | 0.201 0.429 | 0.106 | 0.071 | -0.176
4 0.999 0.074 | 0.396 | 0.531 | 1.176 | 1.939 | -2.753
S 0.888 0.045 | 0.175 | 0.443 | 0.065 | 0.067 | -0.078
6 4.336 0.284 | 1.850 | 1.337 | 3.454 | 4.298 |-14.466
7 0.962 0.064 | 0.363 | 0.467 | 0.618 | 0.749 | -1.353
8 1.814 0219 | 0.792 | 0.621 |0.128 | 0.217 | -0.701
9 0.798 0.009 | 0.144 | 0.440 | 0.084 | 0.146 | -0.296
10 2.402 0.183 | 0.403 1.122 | 0.104 | 0.238 | -0.226
11 1.833 0.065 | 0.248 | 0.834 | 0.060 | 0.090 | -0.074
12 1.379 0.118 | 0.653 | 0.728 | 0.392 | 0.641 | -4.410
13 1427 0.025 | 0.183 | 0.619 | 0.021 | 0.018 | -0.174
14 0.988 0.121 | 0.369 | 0.463 | 1.723 | 1.026 | -2.588
15 0.682 0.008 | 0.138 | 0.387 | 0.081 { 0.054 [ -1.484
16 0.898 0.052 | 0.158 | 0.420 | 0.078 | 0.117 | -0.076
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Tableau A.29 : Paramétres mécaniques de la zone réserve crinienne pour un
chargement en torsion horaire

Exp. [oym [MPa]it, [MPa]lt,, [MPa][t,, [MPalle, [mm][e, [mm]|€, [mm]
1 0.730 0.017 | 0.169 | 0.420 | 0.090 | 0.08t | -1.351
2 1.038 0.027 0.556 | 0.371 | 0.762 | 1.257 | -2.122
3 1.383 0.076 0.356 | 0.628 | 0.053 | 0.055 ; -0.268
4 1.531 0.115 0.784 | 0.658 | 0.300 | 0.375 | -0.586
5 0.881 0.031 0.200 | 0.432 | 0.044 | 0.050 | -0.067
6 4.870 0.225 2.143 1.530 | 0.143 | 0.408 | -1.589
7 2.024 0.085 0.666 1.074 ]0.594 ] 0.785 | -1.241
8 1.508 0.057 | 0.821 0.590 | 0.614 | 0412 | -5.907
9 0.853 0.032 | 0.146 | 0.485 | 0.052 | 0.037 | -0.063

10 0.923 0.047 | 0.223 [ 0.456 | 0.027 | 0.051 [ -0.199
11 0.998 0012 | 0.183 | 0.534 | 0.130 | 0.235 | -0.323
12 1.593 0.032 | 0.659 | 0.609 | 0.688 | 0.792 | -5.443
13 0.909 0.010 | 0.169 | 0.500 [ 0.060 | 0.057 | -1.648
14 1.036 0.025 | 0394 | 0.406 | 0.546 | 0.826 | -1.615
15 2.058 0.055 | 0.235 | 0.999 | 0.043 | 0.043 [ -0.199
16 0.996 0.045 | 0.197 | 0.546 | 0.035 [ 0.068 | -0.101

Tableau A.30 : Paramétres mécaniques de la zone réserve caudale pour un
chargement en torsion horaire
Exp. |oym [MPa]lt,, [MPa]t,, [MPalit,, [MPa]e, [mm]|e, [mm]{e, [mm]
0.748 0.019 | 0.147 | 0.419 [ 0.130 [ 0.059 [ -3.127
1.018 0.051 | 0.530 | 0.578 | 0.810]0.902 [ -1.708
0.806 0.046 | 0.182 | 0.456 [ 0.036 | 0.033 [ -0.279
1.887 0.173 0.748 0.915 | 0.508 | 0.383 [ -0.701
0.813 0.087 | 0.254 | 0.448 | 0.151 | 0.065 { -0.169
3.070 0.266 { 0.857 | 0.898 | 0.297 | 0.148 | -1.332
1.822 0.082 | 0.692 | 0.884 | 1.140 | 1.170 [ -1.956
2414 0.058 0.870 1.031 ] 0.263 [ 0.218 | -9.792
9 0.748 0.064 | 0.265 | 0411 |0.122 | 0.054 | -0.139
10 1.029 0.047 | 0.417  0.515 |0.031 | 0.029 | -0.288
11 0.795 0.033 0.380 | 0.420 |0.194 | 0.116 | -0.444
12 2.017 0.039 | 0.759 [ 0.901 [ 0.356 | 0.310 | -7.294
13 0.866 0.013 | 0314 | 0.445 10.036 1 0.118 | -3.052
14 1.324 0.105 0717 | 0.579 | 1.888 | 1.969 | -2.493
15 1412 | 0.030 | 0.251 | 0.786 | 0.036 | 0.051 | -0.312
16 0.935 0.045 | 0418 | 0.521 | 0.125] 0.052 | -0.146

X [J[N[n][H W=
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Tableau A.31 : Paramétres mécaniques de la zone proliférative caudale pour un
chargement en torsion horaire

Exp. |oyw [MPa]it,, [MPa]it,, [MPa]t,, [MPa]le, [mm]je, [mm]ie, [mm]
1 0.717 0.009 | 0.150 | 0.374 | 0.060 | 0.052 | -3.091
2 2.476 0.511 | 0.835 ; 0.533 | 0.751 ] 0.866 | -1.160
3 0.766 0.045 | 0.183 | 0.432 | 0.037 | 0.036 | -0.284
4 1.636 0.119 | 0.813 | 0.570 | 2.636 | 2.949 | -3.866
5 0.717 0.107 | 0.240 | 0.385 | 0.187 | 0.090 | -0.202
6 2.325 0.447 | 0.942 | 0.739 | 0.664 | 2.501 [-10.739
7 2.372 0.090 | 1.211 | 0.863 {1.092 ] 1.292 | -1.995
8 2.647 0.442 | 1.250 | 1.006 | 0.256 | 0.351 | -0.898
9 0.643 0.027 | 0.251 | 0.359 1 0.215]0.112 | -0.459
10 1.273 0.091 | 0493 | 0.464 | 0.072 ] 0.054 | -0.297
11 1.000 0.102 | 0.409 | 0.418 | 0.124 | 0.077 | -0.155
12 1.669 0.179 | 0.778 | 0.528 | 0.454 | 0.354 | -5.864
13 0.892 0.015 | 0.325 | 0.426 | 0.025 | 0.014 | -0.299
14 1.003 0.118 | 0.522 | 0.431 | 1455 1.142 { -2.331
15 0.839 0.060 | 0.260 | 0.470 | 0.118 | 0.129 | -3.139
16 0.960 0.074 | 0.367 | 0.418 | 0.154 | 0.094 | -0.190

Tableau A.32 : Parametres mécaniques de la zone hypertrophique caudale pour un
chargement en torsion horaire

Exp. |oym [MPallt,, [MPa]lz,, [MPa]t,, [MPal]ie, [mm]le, [mm]|e, [mm]
1 0.679 0.008 | 0.155 | 0.336 | 0.036 | 0.050 | -2.973
2 1.002 0.019 | 0.527 | 0.402 | 0.859 | 0.915 [ -1.705
3 0.679 0.008 | 0.187 | 0.357 | 0.035] 0.051 | -2.807
4 1.084 0.070 | 0.534 | 0.399 | 2.406 | 2.155 | -3.761
5 0.577 0.026 | 0.191 | 0.327 | 0.279 ] 0.175 | -0.549
6 1.780 0.056 | 0.897 | 0.523 | 0.666 | 0.854 | -8.251
7 1.777 0.071 | 0.988 | 0.582 | 1.176 | 1.185 | -2.281
8 1.652 0.035 | 0.723 [ 0.598 | 0.284 | 0.167 | -5.991
9 0.847 0.089 | 0.261 0.348 | 0.108 | 0.071 | -0.178
10 1.146 0.041 | 0.465 | 0.370 | 0.044 | 0.043 | -0.305
11 1.008 0.073 | 0425 | 0.396 | 0.100 | 0.059 | -0.156
12 3.449 0.438 1.816 | 0.609 ! 0.132 [ 0.357 | -0.709
13 0.908 0.016 | 0.337 | 0.409 | 0.016 | 0.009 | -0.295
14 2.133 0.190 | 0914 | 0.535 | 0.429 | 0.592 | -0.712
15 1.572 0.152 0419 0.820 | 0.048 | 0.065 | -0.313
16 0.795 0.058 1 0.313 | 0.319 | 0.141 | 0.090 | -0.222
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Tableau A.33 : Paramétres mécaniques du disque intervertébral pour un
chargement en torsion horaire

Exp. |oym [MPallt,, [MPallz,, [MPalit,, [MPalle, [mm]ie, [mm]|e, [mm]
1 0.988 0.196 | 0.200 | 0.488 | 0.048 | 0.048 | -0.072
2 4.007 0493 | 0.818 | 0.612 | 0.217 | 0.320 | -0.472
3 1.033 0.149 | 0.203 | 0.509 ] 0.051 [ 0.044 | -0.065
4 4.536 0.556 | 0.889 | 0.702 |0.247 | 0.350 | -0.553
S 0.810 0.134 | 0.150 ] 0.402 | 0.063 | 0.039 | -0.088
6 6.348 0.724 | 1.718 | 1.078 | 0.338 | 0.361 | -0.708
7 2.214 0.286 | 0.541 | 0.508 | 0.148 { 0.168 | -0.265
8 3.471 0.451 0.939 | 0.633 | 0.200 ] 0.123 | -0.388
9 0.800 0.115 | 0.150 | 0.390 | 0.056 } 0.033 | -0.077

10 0.953 0.108 | 0.235 | 0.489 | 0.040 | 0.040 | -0.062
11 0.687 0.110 | 0.181 0.357 ] 0.051 | 0.036 | -0.073
12 3.398 0482 | 0935 | 0.657 | 0.208 | 0.123 | -0.379
13 0.740 0.123 | 0.193 | 0.399 | 0.04%9 | 0.043 | -0.073
14 3.568 0413 | 0.658 | 0.617 | 0.178 | 0.272 | -0.430
15 0.964 0.151 | 0208 | 0.518 | 0.049 ] 0.043 | -0.075
16 0.907 0.133 | 0.182 | 0.457 {0.062 | 0.047 | -0.078

Tableau A.34 : Paramétres mécaniques de la plaque de croissance crianienne pour
un chargement en torsion horaire

Exp. loym [MPallt,, [MPa]lz,, {MPal]it,, [MPa]le, [mm]le, [mm]|e, [mm]
1 1.007 0.050 | 0.359 | 0.446 | 1.208 | 0.276 | -2.342
2 2.701 0.147 0.564 1.031 | 2.976 | 3.804 | -5.149
3 1.383 0.080 | 0.356 | 0.628 | 1.007 | 0.306 | -2.509
4 1.531 0.115 0.784 | 0.658 | 1.176 | 2.065 | -2.918
5 0.888 0.045 0.252 | 0.443 | 0.983 | 0.524 | -1.399
6 4.870 0.988 | 2.143 1.944 | 4.464 | 4.298 |-14.466
7 2.024 0.089 | 0.666 1.074 | 1.515 | 1.006 | -2.090
8 1.814 0.246 | 0.821 0.621 | 1.406 | 1.523 | -5.907
9 1.226 0.041 0417 | 0.578 {0.146 | 0.146 | -0.296
10 2.402 0.213 0.403 1.122 ] 0.172 | 0.238 | -0.458
11 1.833 0.065 0.300 | 0.834 | 0.130 | 0.235 | -0.323
12 1.837 0.165 0.659 | 0.964 | 0.688 | 0.792 | -5.443
13 1.427 0.057 { 0.508 | 0.750 | 0.104 | 0.057 | -1.648
14 3.546 0.261 0.658 1.203 | 1.723 | 1.026 | -2.588
15 2.058 0.055 0.237 0.999 | 0.142 | 0.054 | -1.484
16 1.035 0.052 | 0.197 | 0.587 | 0.122 | 0.117 | -0.164
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Tableau A.35 : Paramétres mécaniques de la plaque de croissance caudale pour un
chargement en torsion horaire

Exp. |oym [MPalit,, [MPa]lt,, [MPa]t,, [MPa]le, [mm]je, [mm]|€e, [mm]

1 0.748 0.019 | 0.155 | 0419 |0.130 | 0.059 | -3.127
2 2476 0.511 0.835 [ 0.578 | 0.859 | 0.915 | -1.708
3 0.806 0.046 | 0.187 | 0.456 | 0.037 | 0.051 | -2.807
4 1.887 0.173 | 0813 | 0915 |2.636 | 2.949 | -3.866
5 0.813 0.107 | 0.254 | 0.448 | 0.279 | 0.175 | -0.549
6 3.070 0.447 | 0942 | 0.898 | 0.666 | 2.501 |-10.739
7 2.372 0.090 | 1.211 | 0.884 | 1.176 | 1.292 } -2.281
8 2.647 0442 | 1250 | 1.031 ;0.284 | 0.351 | -9.792
9 0.847 0.089 [ 0.265 | 0411 [0.215|0.112 | -0.459

10 1.273 0.091 0.493 | 0.515 [ 0.072 [ 0.054 | -0.305
11 1.008 0.102 [ 0425 | 0420 |0.194 | 0.116 | -0.444
12 3.449 0.438 1.816 | 0.901 | 0.454 | 0.357 | -7.294
13 0.908 0.016 [ 0337 | 0445 |0.036 | 0.118 | -3.052
14 2.133 0.190 [ 0914 | 0.579 | 1.888 | 1.969 | -2.493
15 1.572 0.152 | 0.419 | 0.820 | 0.118 [ 0.129 | -3.139
16 0.960 0.074 | 0.418 | 0.521 | 0.154 | 0.094 | -0.222

Tableau A.36 : Paramétres mécaniques de la zone hypertrophique crinienne pour
un chargement en torsion antihoraire

Exp. |ovm [MPa]lt., [MPa]lt,, [MPa]|t,, [MPa]je, [mm][e, f[mm}ie, [mm}
1 2.535 0.164 | 0.876 | 0.657 | 1.209 | 0.998 | -4.624
2 1.355 0.255 | 0.738 | 0.428 | 1.764 | 3.590 | -4.474
3 0.971 0.059 | 0.095 | 0.125 | 1.255 | 0.290 | -1.897
4 1.105 0.111 0.598 | 0.303 | 0.637 | 2411 | -2.678
5 1.201 0.086 | 0.409 | 0.162 | 3.174 | 0.753 | -3.913
6 4.496 0.884 | 2.340 1.074 | 6.216 | 7.390 | -9.466
7 0.868 0.059 | 0.040 | 0.068 | 0.928 | 0.426 | -1.061
8 1.428 0.262 | 0.790 | 0.565 | 3.024 | 0.871 | -4.561
9 1.832 0.130 | 0.266 | 0.166 | 0.126 | 0.100 | -0.136
10 2.144 0.441 0.149 | 0.280 | 0.186 | 0.360 | -0.404
11 1.485 0.105 | 0.117 | 0.234 | 0.154 | 0.061 | -0.161
12 2.193 0.243 1.209 | 0.570 { 0.139 | 0.142 | -0.580
13 2.226 0.196 | 0.344 | 0.244 | 0.055 | 0.084 | -0.286
14 3.378 0.694 1.208 | 0.607 | 0.208 | 1.054 | -1.192
15 2.414 0.242 1.204 0.749 | 0.146 | 0.055 | -0.457
16 1.171 0.117 | 0.108 | 0.159 | 0.140 | 0.109 | -0.146
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Tableau A.37 : Paramétres mécaniques de la zone proliférative crianienne pour un
chargement en torsion antihoraire

Exp. |oym [MPalit,, [MPalit,, [MPa]it,, [MPa]le, [mm]le, [mm]|e, [mm]
1 1.386 0.087 | 0.685 0.598 | 0.238 | 0.491 | -4.384
2 4.378 0.518 1.052 | 0.623 | 0.562 | 0.787 | -0.787
3 1.108 0.274 | 0.096 | 0.140 | 0.230 | 0.348 | -0.385

4 1.343 0.101 0.574 | 0335 | 1.311 | 2.061 | -2.486
5 1.038 0.092 | 0439 | 0.111 | 0.256 ] 0.123 | -0.312

6 4.987 0.870 | 2.784 | 0.884 | 3.514]9.279 | -7.834
7 0.727 0.031 0.029 | 0.076 | 0.411 | 0.298 | -0.666
8 2.067 0.454 | 0.772 | 0.787 |{0.368 | 0.376 | -0.430
9 0.896 0.026 | 0.081 0.154 | 0.128 | 0.206 | -0.399
10 1.660 0.402 | 0.335 0.204 | 0.296 | 0.108 | -0.454
11 1.368 0.136 | 0.093 0.234 | 0.096 | 0.067 | -0.111

12 1.638 0.080 | 0.736 | 0.646 | 0.747 | 0.612 | -4.834
13 1.244 0.079 | 0.112 | 0.222 | 0.025 | 0.047 | -0.300
14 1.536 0204 | 0.588 | 0.389 | 2.410 | 1.811 | -3.956
15 1.446 0.044 | 0.732 | 0.655 | 0.140 | 0.392 | -4.256
16 0.929 0.107 | 0.119 | 0.189 | 0.102 | 0.101 | -0.154

Tableau A.38 : Paramétres mécaniques de la zone réserve crianienne pour un

chargement en torsion antihoraire

Exp. [oyvm [MPallt,, [MPa]lt,, [MPa]lz,, [MPa]le, [mm]je, [mm]|e, [mm]
1 1.394 0.037 | 0.710 | 0.640 | 0.177 | 0.523 | -4.214
2 1.052 0.041 0.410 | 0.344 | 0.379 | 1.200 | -1.828
3 1.794 0.109 | 0.254 | 0.185 | 0.068 { 0.153 [ -0.319
4 2221 0.323 0.705 0.449 | 0.214 | 0.379 | -0.567
5 1.031 0.094 | 0406 | 0.110 | 0.266 | 0.052 | -0.308
6 5.107 0.931 2.819 1.156 | 0.438 | 0.700 | -1.119
7 1.255 0.038 | 0.111 0.124 | 0.438 | 0.697 | -0.795
8 1.565 0.037 | 0.738 | 0.787 | 0.502 | 0.834 | -4.048
0 1.057 0.062 | 0.098 | 0.184 | 0.046 | 0.072 | -0.096
10 1.082 0.094 | 0.110 | 0.155 | 0.028 | 0.093 | -0.256
11 1.050 0.028 | 0.089 | 0.209 | 0.166 | 0.263 | -0.370
12 1.571 0.155 0.735 | 0.631 | 0.938 | 0.735 | -3.902
13 1.133 0.039 | 0.113 0.216 | 0.101 | 0.401 | -1.907
14 1.110 0.048 | 0.552 | 0.465 10.368 | 0.760 | -1.226
15 3.916 0.225 1.138 0.620 | 0.089 | 0.148 | -0.422
16 1.014 0.093 0.128 | 0.278 | 0.047 | 0.099 | -0.112




Tableau A.39 : Paramétres mécaniques de la zone réserve caudale pour un

chargement en torsion antihoraire

Exp. [oyym [MPallt,, [MPa]lt,, [MPa]it,, [MPa]le, [mm]|e, [mm]i€, [mm]
1 2.000 0.056 | 0.778 | 0.848 | 0.808 [ 0.200 | -4.194
2 1.612 0.081 0.519 | 0.436 | 0919 | 1.298 | -2.184
3 1.086 0.072 | 0.080 | 0.191 | 0.082 | 0.078 | -0.271
4 2.475 0215 | 0.782 | 0.791 | 0.591 | 0.441 | -0.592
5 0.962 0.072 | 0.515 | 0.196 | 0.246 | 0.121 | -0.377
6 2.539 0.307 | 0.868 | 0.894 | 0.286 | 0.314 | -0.829
7 1.321 0.064 | 0252 | 0.484 | 0.831 | 0.892 | -1.374
8 2.582 0.104 | 0.861 0.876 | 0.381 | 0.326 | -5.907
9 0.986 0.101 0.112 | 0.167 {0.072 | 0.115 | -0.141
10 1.646 0.120 | 0.106 | 0.207 | 0.061 | 0.097 | -0.234
11 1.218 0.057 | 0.140 | 0.205 | 0.255 | 0.540 | -0.826
12 2.023 0439 | 0.988 | 0.525 {2317 |0.746 | -6.134
13 1.281 0.036 | 0.149 | 0.275 | 0.234 | 0.253 | -3.834
14 1.625 0.122 | 0.579 | 0.544 | 1.149 | 1.975 | -2.749
15 2.698 0.264 | 0.851 1.176 | 0.169 | 0.204 | -0.697
16 1.685 0.111 0.126 | 0.198 | 0.106 | 0.128 | -0.170
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Tableau A.40 : Paramétres mécaniques de la zone proliférative caudale pour un
chargement en torsion antihoraire

Exp. {oym [MPa]lt,, [MPa]it,, [MPa]t,, [MPalle, [mm]le, [mm]|e, [mm]
1 1.894 0.040 | 0.737 | 0.832 | 0.598 | 0.211 | -4.243

2 3.208 0.650 | 0.559 | 0.566 | 0.667 | 1.000 | -1.450
3 1.024 0.070 | 0.078 | 0.187 | 0.080 | 0.072 | -0.287
4 1.540 0.204 | 0.545 | 0.560 | 1.902 | 2.836 | -4.027
S 0.926 0.071 | 0498 | 0.179 | 0.253 | 0.130 | -0.397
6 2.139 0.194 | 0.705 | 0.761 | 1.085 | 2.060 | -9.494
7 1.773 0.169 | 0.486 | 0.229 | 0.712 | 1.058 | -1.459
8 2.767 0.334 | 0.778 | 0.856 | 0.136 { 0.495 | -0.740
9 0.940 0.038 | 0.104 | 0.173 | 0.291 | 0.382 | -0.740
10 1.985 0.221 | 0.107 | 0.213 | 0.072 ] 0.186 | -0.322
11 1.249 0.157 | 0.151 | 0.228 | 0.062 | 0.201 | -0.237
12 1.692 0.352 | 0.584 [ 0.556 | 2.535] 0.636 | -7.332
13 1.295 0.074 | 0.150 | 0.270 | 0.025 | 0.060 | -0.405

14 1.089 0.075 | 0.527 | 0.438 | 1.003 | 1.045 [ -2.495

15 2.488 0.131 0.868 1.026 | 0.512 | 1.052 | -6.387

16 1.556 0.208 | 0.129 | 0.187 | 0.164 | 0.210 | -0.261
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Tableau A.41 : Paramétres mécaniques de la zone hypertrophique caudale pour un
chargement en torsion antihoraire

Exp. |oym [MPalit,, [MPal]t,, [MPal]it,, [MPa}le, [mm]le, [mm]|e, [mm]
1 1.727 0.030 | 0.735 | 0.793 | 0.332 ] 0.222 | -4.577
2 0.966 0.092 0.492 | 0.398 | 0.682 | 1.109 | -2.074
3 0.945 0.017 | 0.078 | 0.180 | 0.255| 0.092 | -3.148
4 0.967 0.234 | 0.450 | 0.378 | 1.249 | 1.657 | -2.523
S 0.831 0.068 0.381 0.054 | 2.219]0.373 | -2.702
6 1.956 0.276 | 0.600 | 0.752 | 0.367 | 0.790 | -8.235
7 1.138 0.078 0.022 | 0.123 | 0.483 | 0.760 | -0.943
8 1.646 0.044 | 0.681 0.731 | 0.421 | 0.237 | -4.961
0 1.016 0.080 | 0.122 | 0.203 | 0.057 | 0.166 | -0.166

10 1.976 0.389 | 0.087 | 0.278 | 0.059 | 0.101 | -0.445
11 1.243 0.091 0.150 | 0.267 | 0.055 ] 0.111 | -0.127
12 3.730 0.461 0.620 | 0.600 | 0.507 | 0.390 | -1.526
13 1.337 0.061 0.156 | 0.298 | 0.026 | 0.044 | -0.442
14 2.186 0.631 0.513 | 0.485 | 0.431 | 0.600 | -0.841
15 4.138 0.286 | 0.877 | 1.008 | 0.149 | 0.123 | -0.935
16 1.288 0318 | 0.124 | 0.209 | 0.100 | 0.182 | -0.203

Tableau A.42 : Paramétres mécaniques du disque intervertébral pour un
chargement en torsion antihoraire

Exp. ioym [MPalir,, [MPaliz,, [MPalt,, [MPa]le, [mm]le, [mm}|e, [mm]
1 2.754 0.548 | 0.618 | 0.801 | 0.129 | 0.274 | -0.296
2 6.810 0.884 | 2.904 | 0.766 | 0.521 ] 0.469 | -0.582
3 1.392 0.339 | 0.209 | 0.326 | 0.088 | 0.141 | -0.139
4 6.874 1.104 | 3.087 | 0.982 ] 0.475] 0.540 | -0.694
5 1.112 0.240 | 0.421 | 0.429 | 0.106 | 0.055 | -0.115
6 12.787 | 2.608 | 5.027 | 1.605 | 0.808 { 0.663 | -1.118
7 1.480 0.333 | 0.263 | 0.342 | 0.077 | 0.152 | -0.163
8 5.717 1.284 | 2.261 | 0.796 | 0.414 | 0.470 | -0.544
9 1.044 0.230 | 0.113 | 0.165 | 0.054 | 0.085 | -0.095
10 1.211 0.320 | 0.268 | 0.184 | 0.05910.114 [ -0.116
11 0.924 0.235 | 0.073 | 0.196 | 0.053 | 0.075 | -0.085
12 5271 1.318 | 0.922 | 2.369 | 0.282 | 0.332 | -0.327
13 0.990 0.259 | 0.122 | 0.229 | 0.066 | 0.088 | -0.093
14 5.004 0.779 | 2.188 | 0.619 | 0.374 | 0.410 | -0.464
15 1.901 0.679 0.720 0.778 | 0.137 | 0.148 | -0.181
16 1.356 0.353 | 0.361 | 0.155 | 0.064 [ 0.105 | -0.101
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Tableau A.43 : Paramétres mécaniques de la plaque de croissance crinienne pour
un chargement en torsion antihoraire

Exp. loym [MPallt,, [MPa]it,, [MPa]it,, [MPa]le, [mm]je, [mm]|e, [mm]
1 2.535 0.164 | 0.876 | 0.657 | 1.209 | 0.998 | -4.624
2 4.378 0.518 | 1.052 | 0.623 | 1.764 | 3.590 | -4.474
3 1.794 0274 | 0.254 | 0.185 | 1.255 | 0.348 | -1.897
4 2.221 0.323 | 0.705 | 0449 | 1.311 | 2411 -2.678
5 1.201 0.094 | 0.439 | 0.162 | 3.174 | 0.753 | -3.913
6 5.107 0.931 | 2.819 | 1.156 | 6.216 | 9.279 | -9.466
7 1.255 0.059 | 0.111 | 0.124 | 0.928 | 0.697 | -1.061
8 2.067 0.454 | 0.790 | 0.787 | 3.024 | 0.871 | -4.561
9 1.832 0.130 | 0.266 | 0.184 | 0.128 | 0.206 | -0.399
10 2.144 0.441 | 0.335 | 0.280 | 0.296 | 0.360 | -0.454
11 1.485 0.136 | 0.117 | 0.234 | 0.166 | 0.263 | -0.370
12 2.193 0.243 1.209 | 0.646 | 0.938 | 0.735 | -4.834
13 2.226 0.196 | 0.344 | 0.244 | 0.101 | 0.401 | -1.907
14 3.378 0.694 | 1.208 | 0.607 |2.410 | 1.811 | -3.956
15 3.916 0242 | 1.204 | 0.749 | 0.146 | 0.392 | -4.256
16 1.171 0.117 | 0.128 | 0.278 | 0.140 | 0.109 | -0.154

Tableau A.44 : Paramétres mécaniques de la plaque de croissance caudale pour un
chargement en torsion antihoraire

Exp. |oym [MPalit,, [MPalit,, [MPa]t,, [MPa]le, [mm]le, [mm]j€, [mm]
1 2.000 0.056 | 0.778 | 0.848 | 0.808 | 0.222 | -4.577
2 3.208 0.650 | 0.559 | 0.566 | 0.919 | 1.298 | -2.184
3 1.086 0.072 | 0.080 | 0.191 | 0.255 | 0.092 | -3.148
4 2.475 0234 | 0782 | 0.791 | 1.902 | 2.836 | -4.027
5 0.962 0.072 | 0.515 0.196 | 2.219 | 0.373 | -2.702
6 2.539 0.307 | 0.868 | 0.894 | 1.085 | 2.060 | -9.494
7 1.773 0.169 | 0.486 | 0.484 | 0.831 | 1.058 | -1.459
8 2.767 0.334 | 0.861 0.876 | 0.421 | 0.495 | -5.907
0 1.016 0.101 0.122 | 0.203 | 0.291 | 0.382 | -0.740
10 1.985 0.389 | 0.107 | 0278 | 0.072 | 0.186 | -0.445
11 1.249 0.157 | 0.151 0.267 | 0.255 | 0.540 | -0.826
12 3.730 0.461 0.988 | 0.600 | 2.535 0.746 | -7.332
13 1.337 0.074 | 0.156 | 0.298 | 0.234 | 0.253 | -3.834
14 2.186 0.631 0.579 | 0.544 | 1.149 | 1.975 | -2.749
15 4,138 0.286 0.877 1.176 | 0.512 | 1.052 | -6.387
16 1.685 0318 | 0.129 | 0.209 | 0.164 | 0.210 | -0.261




163

Tableau A.45 : Paramétres mécaniques de la zone hypertrophique crinienne pour

un chargement en inflexion latérale gauche
Exp. loyy [MPa]lt,, [MPa]lz,, [MPallt,, [MPalje, [mm]ig, [mm]|e, [mm]
1 2.113 0.049 | 0.192 | 0.388 | 0.381 | 0.168 |-10.519
2 0.674 0.089 | 0.177 | 0.216 | 1.893 ) 1.271 | -2.857
3 1.356 0.026 | 0.162 | 0.322 | 0.346 { 0.182 | -6.371
4 0.614 0.059 | 0.145 | 0.163 | 0.853 | 0.910 | -1.801
5 0.860 0.104 | 0.155 0.428 | 1.144 [ 0.709 | -2.359
6 2.715 0.246 | 0.457 | 0.365 | 1.720 | 1.450 |-13.773
7 0.504 0.056 | 0.124 | 0.250 ] 0.654 | 0.807 | -1.701
8 0.835 0.042 | 0.152 | 0.176 | 0.760 | 0.281 | -4.196
9 1.552 0.184 | 0.264 | 0.748 | 0.261 | 0.197 | -0.444
10 2.601 0.187 | 0471 0.518 10.093 | 0.226 | -1.233
11 1.337 0.123 0.307 0.499 | 0.200 | 0.186 | -0.347
12 1.123 0.051 0.184 | 0.197 | 0.042 | 0.049 | -0.558
13 3.249 0.069 | 0.259 | 0.989 | 0.069 ] 0.055 | -1.482
14 1.792 0.152 | 0.330 | 0.359 | 0.2720.432 | -0.680
15 1.765 0.119 | 0.338 | 0.390 | 0.071 | 0.033 | -0.681
16 1.128 0.080 | 0.256 | 0.425 §0.199 [ 0.234 | -0.394

Tableau A.46 : Paramétres mécaniques de la zone proliférative crinienne pour un
chargement en inflexion latérale gauche

Exp. [ovm [MPa]t,, [MPa]it,, [MPa]it,, [MPa]ie, [mm]le, [mm]|e, [mm]
1 0.984 0.031 0.180 | 0.230 [ 0.139 | 0.142 | -4.851
2 2.756 0.174 | 0.245 | 0.254 | 0.351 | 0.333 | -0.655
3 1.574 0.239 | 0.158 | 0.310 | 0.146 | 0.163 | -0.586
4 0.962 0.068 | 0.136 | 0.161 | 0.748 | 0.809 | -1.696
5 1.226 0.122 | 0.182 | 0.246 | 0.132 | 0.127 | -0.265
6 2.212 0.152 | 0.594 | 0.323 | 0.860 | 2.015 |-11.242
7 0.719 0.038 | 0.109 [ 0.168 | 0.375 | 1.032 | -1.679
8 1.873 0275 | 0.225 | 0.320 | 0.205 | 0.248 | -0.634
9 0.420 0.018 | 0.175 | 0.224 ]0.132 | 0.369 | -0.609
10 3.470 0.098 | 0.278 | 0.379 | 0.055 { 0.079 | -0.839
11 1.300 0.052 | 0.253 | 0.331 {0.100 | 0.171 | -0.270
12 1.171 0.025 | 0.131 [ 0.184 | 0.227 | 0.234 | -5.974
13 1.455 0.047 | 0.225 | 0.354 |0.040 ) 0.032 ; -0.709
14 0.772 0.095 | 0.144 | 0.167 | 1.726 | 1.607 | -3.416
15 1.551 0.017 | 0.269 | 0338 | 0.140 | 0.149 | -5.218
16 1.332 0.111 0.200 | 0.391 | 0.152 ] 0.177 | -0.444




Tableau A.47 : Paramétres mécaniques de la zone réserve crinienne pour un

chargement en inflexion latérale gauche

Exp. |ovm [MPalit,, [MPa]t,, [MPalit,, [MPa]ie, [mm]le, [mm]|e, [mm]
1 1.041 0.019 | 0.193 0.239 | 0.135 | 0.184 | -5.249
2 0.448 0.035 0.106 | 0.114 | 0.398 | 0.571 | -1.234
3 1.915 0.128 | 0.271 0.417 }0.123 | 0.120 | -0.902
4 1.104 0.192 0.358 | 0.251 | 0.266 | 0.249 | -0.534
5 1.401 0.082 0.225 0.268 | 0.128 | 0.142 | -0.258
6 3.085 0.587 0.502 | 0.711 | 0.344 | 0.393 | -1.339
7 0.658 0.062 0.203 0.235 | 0.526 | 0.673 | -1.689
8 1.320 0.034 | 0.196 | 0.309 | 0.201 | 0.200 | -6.249
9 0.971 0.046 | 0.188 | 0.217 | 0.095 | 0.103 | -0.213
10 1.428 0.066 | 0.263 0.413 | 0.061 | 0.075 | -0.579
11 0.631 0.027 | 0.239 | 0.291 | 0.306 | 0.570 | -0.890
12 1.054 0.038 | 0.136 | 0.222 | 0.348 | 0.187 | -5.264
13 1.298 0.017 0.239 | 0.343 | 0.112 ]| 0.089 | -4.704
14 0.697 0.031 0.066 | 0.116 | 0.530 | 0.383 | -1.077
15 2.389 0.164 | 0.331 0.420 | 0.094 | 0.107 | -0.594
16 1.145 0.103 0.240 | 0.305 | 0.180 | 0.158 | -0.348

Tableau A.48 : Paramétres mécaniques de la zone réserve caudale pour un

chargement en inflexion latérale gauche
Exp. |oym [MPa]it,, [MPa]it,, [MPa]it,, [MPa]le, [mm]le, [mm]|e, [mm]
1 1.649 0.014 | 0.129 | 0.208 | 0.223 | 0.106 | -8.514
2 0.934 0.079 0.318 0.498 | 1.141 [ 1.079 | -2.701
3 1.691 0.071 0.108 | 0.243 [ 0.089 | 0.061 [ -0.842
4 2.113 0.228 0.721 0.825 | 0.326 | 0.318 | -0.600
5 1.515 0.152 0.466 | 0.574 | 0.322 ] 0.204 | -0.581
6 2.519 0.457 0472 | 0423 {0.451 | 0.267 | -1.310
7 1.704 0.153 0.418 0.747 | 3.102 | 1.743 | -5.493
8 2.533 0.036 0.224 0.354 | 0.299 | 0.227 |-13.259
9 1.089 0.106 0.250 | 0.315 [0.260 ) 0.171 | -0.481
10 2.684 0.049 0.209 | 0.437 | 0.075 [ 0.079 [ -1.373
11 0.593 0.110 0.239 | 0.208 | 1.329 | 1.106 | -2.674
12 1.849 0.021 0.143 0.241 | 0.228 | 0.127 | -9.464
13 1.915 0.024 [ 0.191 0265 | 0.111 ] 0.204 | -9.926
14 1.325 0.165 0.431 0.654 12.098 11964 | -3.114
15 3.228 0.070 0.345 0.501 | 0.096 | 0.088 | -1.591
16 2.144 0.203 0.643 1.118 | 0.232 ] 0.287 | -0.489
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Tableau A.49 : Paramétres mécaniques de la zone proliférative caudale pour un
chargement en inflexion latérale gauche

Exp. loym [MPallt,, [MPalit,, [MPa]it,, [MPa]le, [mm][e, [mm]|€, [mm]
1 1.682 0.010 | 0.124 | 0.211 | 0.134 | 0.111 | -8.706
2 3.356 0.588 0418 | 0.511 | 0.873 | 0.732 | -1.583
3 1.729 0.096 { 0.107 | 0.241 | 0.104 | 0.057 | -0.866
4 1.393 0.187 0.444 | 0.598 | 3.083 | 2.199 | -4.691
5 1.494 0.158 0.319 | 0.420 | 0.386 | 0.226 | -0.655
6 2.748 0.039 | 0.540 | 0.411 | 0.420 | 0.589 [-13.953
7 0.854 0.131 0.203 0.442 | 1.599 | 1.436 | -3.592
8 3.012 0.111 0.350 | 0.433 | 0.150 | 0.110 | -1.544
9 0.409 0.057 0.187 | 0.154 [ 0.842 | 0.582 | -1.908

10 3.137 0.069 | 0.215 | 0.478 |0.129 | 0.086 | -1.669
11 1.376 0.205 | 0.265 | 0.190 | 0.406 | 0.236 | -0.684
12 1.732 0.021 0.125 | 0.193 | 0.268 | 0.157 [ -9.100
13 2.044 0.052 | 0.202 | 0.285 | 0.045 | 0.058 | -1.029
14 0.707 0.088 | 0.093 | 0.077 | 1.312 | 1.303 | -3.947
15 2.957 0.034 [ 0334 | 0244 | 0.193 [ 0.730 [-15.352
16 1.792 0.304 | 0.389 | 0.634 | 0.473 { 0.339 | -0.729

Tableau A.50 : Paramétres mécaniques de la zone hypertrophique caudale pour un
chargement en inflexion latérale gauche

Fﬁg- Ovm [Mpa] Ty [Mpa] Tyz [MPa] Txz [MP a] Ex [mm] &y [mm] € [mm]
1 1.731 0.009 0.118 | 0.213 | 0.110 ] 0.103 | -8.981
2 0.400 0.046 0.108 | 0.124 | 0.695 | 0.629 | -2.217
3 1.744 0.014 | 0.085 | 0.243 | 0.131 | 0.117 | -9.050
4 0.561 0.091 0.115 0.118 | 1.306 | 1.052 | -2.849
5 0.356 0.033 0.141 0.139 | 0.642 | 0.304 | -1.541
6 2.186 0.022 | 0.210 | 0.447 | 0.215 | 0.296 |-11.056
7 0.587 0.045 0.084 | 0.106 | 1.564 | 0.751 | -2.780
8 1.500 0.012 0.114 | 0.227 [ 0.158 | 0.104 | -7.759
9 1.194 0.115 0.262 | 0.211 |0.230 | 0.159 | -0.330
10 3.305 0.040 0.216 | 0.589 | 0.037 | 0.053 | -1.732
11 1.194 0.074 | 0.287 [ 0.224 | 0.233 | 0.099 | -0.364
12 4.191 0.165 0.323 0.679 | 0.166 | 0.081 | -2.171
13 2.133 0.026 | 0.196 | 0312 [ 0.022 { 0.027 | -1.103
14 2.350 0.377 0.254 0.167 | 0.717 { 0.486 | -1.091
15 3.644 0.156 0.781 0.370 | 0.090 | 0.073 | -1.853
16 1.253 0.198 | 0.247 | 0.217 | 0.296 | 0.242 | -0.621




Tableau A.51 : Paramétres mécaniques du disque intervertébral pour un

chargement en inflexion latérale gauche

Exp. ioyw [MPalit,, [MPalt,, [MPa]lt,, [MPa}e, [mm]ie, [mm]ie, [mm]
1 4.074 0.837 1.113 | 0.895 [0.276 | 0.193 | -0.387
2 3.014 0.543 | 0.887 [ 0.661 | 0.25510.212 { -0.463
3 2.549 0.547 | 0.707 | 0.595 | 0.175]0.118 | -0.238
4 3.701 0.460 1.121 0.543 ] 0.266 | 0.231 | -0.510
5 2.040 0.201 | 0.380 | 0.379 | 0.114 ] 0.097 { -0.241
6 17.126 1.597 | 4.612 | 2.275 | 0.960 | 0.560 | -1.920
7 1.898 0.253 | 0.436 | 0.346 |{0.138 ] 0.123 | -0.256
8 9.415 1.244 | 2.253 | 0.972 ] 0.545 ] 0.349 | -1.086
9 1.796 0.180 | 0.308 | 0.325 | 0.094 | 0.081 | -0.218
10 1.605 0.206 | 0.358 | 0.484 | 0.100 | 0.081 | -0.184
11 1.565 0.178 | 0.300 | 0.298 | 0.085 ] 0.076 | -0.195
12 9.545 1.005 | 2.274 1.112 | 0.557 | 0.355 | -1.095
13 1.335 0216 | 0.254 | 0.370 | 0.069 | 0.075 | -0.164
14 3.099 0.392 | 0.663 | 0.558 | 0.235 ] 0.226 | -0.432
15 2.552 0.742 | 0.688 | 0.599 | 0.176 | 0.127 | -0.244
16 2.430 0295 | 0.436 | 0.500 | 0.130 ] 0.120 | -0.291
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Tableau A.52 : Paramétres mécaniques de la plaque de croissance crinienne pour

un chargement en inflexion latérale gauche
Exp. |oym [MPaljt,, [MPa]lt,, [MPa][t,, [MPa}e, [mm]|e, [mm]|€, [mm]
1 2.113 0.049 0.193 0.388 ! 0.381 ) 0.184 {-10.519
2 2.756 0.174 0.245 0.254 | 1.893 | 1.271 | -2.857
3 1.915 0.239 0.271 0.417 10346 ]0.182 | -6.371
4 1.104 0.192 0.358 0.251 10.853]10.910 ¢ -1.801
5 1.401 0.122 0.225 0.428 | 1.144 | 0.709 | -2.359
6 3.085 0.587 0.594 0.711 |1.720 | 2.015 |-13.773
7 0.719 0.062 0.203 0.250 |0.654 ] 1.032 | -1.701
8 1.873 0.275 0.225 0.320 [ 0.760 | 0.281 | -6.249
9 1.552 0.184 0.264 0.748 | 0.261 | 0.369 | -0.609
10 3.470 0.187 0471 0.518 | 0.093 | 0.226 | -1.233
11 1.337 0.123 0.307 0.499 | 0.306 | 0.570 | -0.890
12 1.171 0.051 0.184 0.222 | 0.348 | 0.234 | -5.974
13 3.249 0.069 | 0.259 | 0.989 |0.112 {0.089 | -4.704
14 1.792 0.152 0.330 | 0359 | 1.726 | 1.607 | -3.416
15 2.389 0.164 0.338 0.420 | 0.140 | 0.149 | -5.218
16 1.332 0.111 0.256 | 0.425 }10.199 | 0.234 | -0.444
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Tableau A.53 : Paramétres mécaniques de la plaque de croissance caudale pour un
chargement en inflexion latérale gauche

Exp. {oym [MPallt,, [MPa]t,, [MPa]it,, [MPa]le, [mm]le, [mm]|e, [mm]
1 1.731 0.014 | 0.129 | 0213 [ 0.223 | 0.111 | -8.981
2 3.356 0.588 0.418 0.511 | 1.141 | 1.079 | -2.701
3 1.744 0.096 | 0.108 | 0.243 | 0.131 | 0.117 | -9.050
4 2.113 0.228 0.721 0.825 | 3.083 | 2.199 | -4.691
5 1.515 0.158 0.466 | 0.574 ] 0.642 | 0.304 | -1.541
6 2.748 0.457 0.540 | 0.447 | 0.451 | 0.589 |-13.953
7 1.704 0.153 0418 | 0.747 | 3.102 | 1.743 | -5.493
8 3.012 0.111 0.350 | 0.433 | 0.299 | 0.227 |-13.259
9 1.194 0.115 0.262 | 0.315 | 0.842 | 0.582 | -1.908

10 3.305 0.069 | 0216 | 0.589 | 0.129 | 0.086 | -1.732
11 1.376 0205 | 0.287 | 0.224 | 1.329 | 1.106 { -2.674
12 4.191 0.165 | 0323 | 0.679 | 0.268 | 0.157 | -9.464
13 2.133 0.052 | 0202 | 0312 | 0.111 | 0.204 | -9.926
14 2.350 0.377 | 0.431 0.654 | 2.098 | 1.964 | -3.947
15 3.644 0.156 | 0.781 0.501 ] 0.193 | 0.730 {-15.352
16 2.144 0.304 | 0.643 1.118 ] 0.473 1 0.339 | -0.729

Tableau A.54 : Paramétres mécaniques de l1a zone hypertrophique crinienne pour
un chargement en inflexion latérale droite

Exp. loyy [MPa]it,, [MPa]t,, [MPa]lt,, [MPa]ie, [mm]|e, [mm]|e, [mm]
1 1.473 0.027 | 0.111 0.119 | 0.469 | 0.270 | -7.567
2 0.958 0.116 | 0.144 | 0.185 | 3.383 | 3.367 | -4.330
3 1.485 0.057 | 0.183 0.594 | 1.232 ]| 0.298 | -6.104
4 0.637 0.135 0.198 | 0.140 | 1.859 | 1.582 | -2.533
S 0.635 0.094 | 0.170 | 0.222 | 1.271 | 0.978 | -2.076
6 3.422 0.187 | 0352 | 0.508 | 1.557 | 1.245 |-17.737
7 0.557 0.107 | 0.210 | 0.089 | 1.466 | 0.870 | -2.188
8 1.372 0.019 | 0.072 | 0.128 ] 0.345 { 0.149 | -7.191
9 1.353 0.236 | 0.494 | 0.433 | 0.170 | 0.362 | -0.393
10 3.507 0.091 0.331 0.315 | 0.174 | 0.129 | -1.807
11 1.394 0.284 | 0.431 0.285 | 0.398 | 0.165 | -0.505
12 1.842 0.037 0.103 0.169 | 0.077 | 0.047 | -0.913
13 2.453 0.045 0.300 | 0.265 | 0.074 | 0.021 | -0.910
14 2.762 0.384 | 0.531 0.254 | 1.037 | 0.894 | -1.119
15 1.732 0.026 0.206 0.238 ] 0.040 ) 0.018 | -0.868
16 1.342 0.089 | 0.405 0.624 | 0.112 | 0.490 | -0.484
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Tableau A.5S5 : Paramétres mécaniques de la zone proliférative cranienne pour un
chargement en inflexion latérale droite

Exp. lovy [MPa]lt,, [MPa]lz,, [MPa]lz,, [MPa]le, [mm]ie, [mm]|€, [mm]
| 1.396 0.006 | 0.103 | 0.098 | 0.158 | 0.094 | -7.169
2 2.032 0.235 | 0.211 | 0.234 | 0.587 | 0.432 | -1.065
3 1.549 0.131 | 0290 | 0.623 | 0.186 | 0.160 | -0.585
4 0.671 0.074 | 0.154 | 0.182 | 1.641 | 1.477 | -2.407
S 0.820 0.107 | 0.229 | 0.140 | 0.166 | 0.240 | -0.381
6 3.524 0.065 | 0.252 | 0.390 | 1.294 | 0.451 |-18.317
7 0.381 0.054 | 0.098 | 0.089 | 0.697 | 0.715 | -1.698
8 2.157 0.133 | 0.250 | 0.185 | 0.239 ] 0.107 | -1.033
9 0.359 0.051 | 0.156 | 0.160 | 0.663 | 0.294 | -0.971
10 3.239 0.092 | 0455 | 0.313 | 0.150 | 0.079 | -1.624
11 1.068 0.205 | 0.257 | 0.246 {0.192 { 0.168 | -0.319
12 1.273 0.024 | 0.095 | 0.151 | 0.176 | 0.121 | -6.560
13 1.608 0.021 0.283 | 0.210 [ 0.039 ] 0.018 | -0.768
14 0.553 0.067 | 0.069 | 0.113 | 1.579 | 1.011 | -2.122
15 1.672 0.026 | 0.190 | 0.173 | 0.228 | 0.130 | -8.497
16 0.793 0.079 | 0.320 | 0.269 | 0.157 | 0.225 | -0.295

Tableau A.56 : Paramétres mécaniques de la zone réserve crinienne pour un

chargement en inflexion latérale droite

Exp. [ovm [MPa]it,, [MPa]lt,, [MPa]t,, [MPa]le, [mm]je, [mm]|e, [mm]
1 1.448 0.011 0.098 | 0.102 | 0.131 | 0.092 | -7.456
2 0.523 0.035 0.112 | 0.284 | 0.768 | 0.754 | -1.676
3 2.128 0262 | 0.218 | 0.682 | 0.283 | 0.089 | -0.709
4 1.006 0.100 | 0.255 | 0.453 | 0.302 | 0.222 | -0.495
5 0.709 0.069 | 0.246 | 0.209 { 0.133 { 0.141 | -0.271
6 4253 0.290 0.324 | 0.303 | 0.405 | 0.247 | -2.080
7 0.415 0.055 0.163 0.179 | 0.535 | 0.640 | -1.244
8 2.323 0.025 0.322 | 0.411 | 0.234 | 0.268 | -8.881
9 0.533 0.059 | 0.147 | 0.283 | 0.077 | 0.103 | -0.186
10 1.823 0.044 | 0.264 | 0.126 | 0.080 | 0.056 | -0.793
11 0.421 0.019 | 0.192 | 0.187 | 0.216 | 0.345 | -0.750
12 1.469 0.022 0.119 | 0.093 |0.192 | 0.199 | -7.581
13 1.613 0.018 0.305 0.179 | 0.132 | 0.101 | -7.785
14 0.581 0.025 0.119 | 0.256 | 0.584 | 0.536 | -1.390
15 2.870 0.096 0.277 0.408 | 0.145 ] 0.132 | -1.154
16 0.730 0.156 | 0.250 | 0.276 |0.177 | 0.179 | -0.232
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Tableau A.57 : Paramétres mécaniques de la zone réserve caudale pour un
chargement en inflexion latérale droite

Exp. [ovm [MPa]|t,, [MPa]t,, [MPa}it,, [MPalle, [mm]ie, [mm]ie, [mm]
1 1.809 0.015 | 0.084 | 0.096 | 0.171 | 0.135 | -9.270
2 0.857 0.068 | 0.116 | 0.084 | 0.989 | 0.424 | -1.597
3 1.941 0.088 | 0.186 | 0.568 | 0.116 | 0.130 | -0.846
4 1.868 0.247 | 0.397 | 0.203 | 0.565 | 0.243 | -0.714
S 2.292 0.269 | 0.320 | 0.343 | 0.319 | 0.102 | -0.419
6 2.827 0.251 | 0.151 | 0.115 | 0.371 | 0.241 | -1.371
7 1.907 0.192 | 0345 | 0.257 | 1.547 | 0.404 | -2.028
8 2.204 0.025 | 0.142 | 0.188 | 0.224 | 0.176 [-11.232
9 1.651 0.099 | 0.580 [ 0.215 [0.144 ] 0.276 | -0.306

10 2.088 0.098 | 0.253 | 0.205 | 0.062 | 0.079 | -0.799
11 0.992 0.097 { 0217 | 0.169 [ 0.657 { 0.439 | -1.137
12 2.781 0.129 | 0.207 | 0.279 [ 0.084 | 0.045 | -0.777
13 1.991 0.014 | 06.270 | 0.238 | 0.092 ] 0.089 | -8.746
14 1.127 0.158 | 0.227 | 0.152 | 2.462 | 1.012 | -2.835
15 1.944 0.067 | 0.189 | 0.199 | 0.072 { 0.091 | -0.928
16 2.468 0.135 1.245 | 0318 | 0.186 | 0.347 [ -0.399

Tableau A.58 : Paramétres mécaniques de la zone proliférative caudale pour un
chargement en inflexion latérale droite

Exp. |oym [MPalit,, [MPa]t,, [MPallz,, [MPa]je, [mm]je, [mm]ie, [mm]
1 1.727 0.012 | 0.085 | 0.095 | 0.125 | 0.118 [ -8.831
2 2.516 0.420 | 0.158 | 0.100 | 0.728 | 0.467 | -1.059
3 1.919 0.094 | 0.150 | 0.580 [ 0.116 | 0.143 | -0.829
4 1.021 0.139 | 0.215 | 0.126 | 3.203 | 1.720 | -3.720
S 2.240 0314 { 0.252 | 0.256 | 0.410 | 0.147 | -0.505
6 2.241 0.038 | 0.186 | 0.111 | 0.359 | 0.303 |-11.623
7 0.890 0.135 | 0.234 | 0.211 | 1.818 | 1.214 | -2.986
8 2.080 0.206 | 0.230 | 0.110 | 0.247 | 0.113 | -1.008
9 0.539 0.055 | 0.140 | 0.130 | 1.101 { 0.515 | -1.661
10 2.323 0.092 | 0.256 | 0.178 | 0.069 | 0.062 | -0.868
11 2.169 0.295 | 0.232 | 0.193 | 0.324 | 0.073 | -0.404
12 1.501 0.020 | 0.069 | 0.078 | 0.148 | 0.111 | -7.761
13 2.079 0.032 | 0.266 | 0.205 | 0.042 | 0.020 | -0.903
14 0.501 0.085 | 0.074 | 0.106 | 1.174 | 0.570 | -1.774
15 1.850 0.011 0.163 0.158 | 0.115 | 0.161 | -9.348
16 1.871 0.106 | 0.741 | 0.307 | 0.126 | 0.445 | -0.431
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Tableau A.59 : Paramétres mécaniques de la zone hypertrophique caudale pour un
chargement en inflexion latérale droite

Exp. |oym [MPallt,, [MPa]lt,, [MPa][t,, [MPa]je, [mm]je, [mm]ie, [mm]
1 1.574 0.011 0.085 0.096 | 0.117 | 0.081 | -8.108
2 0.391 0.034 | 0.082 | 0.164 | 0.696 | 0.448 | -1.465
3 1.672 0.055 0.157 | 0.539 | 1.072 | 0.194 | -7.857
4 0.704 0.078 0.087 | 0.213 | 1.950 | 1.160 | -2.823
5 0.447 0.069 | 0.160 | 0.117 | 2.680 | 2.731 | -1.978
6 1.671 0.027 0.080 | 0.088 | 0.321 | 0.261 | -8.564
7 0.611 0.083 0.125 0.156 | 1.191 | 0.530 | -1.823
8 1.506 0.018 | 0.055 0.067 | 0.276 | 0.129 | -7.745
9 1.650 0.147 | 0.251 0.224 | 0.185 | 0.203 | -0.348
10 3.155 0.049 | 0.197 | 0.185 | 0.086 | 0.039 | -0.857
11 1.641 0.192 | 0.292 | 0.618 | 0.211 | 0.069 | -0.285
12 2.781 0.129 | 0.207 | 0.279 | 0.084 | 0.045 | -0.777
13 2.154 0.024 | 0.269 | 0.205 | 0.026 | 0.013 | -0.931
14 1.887 0.172 | 0.285 0.542 | 0.416 | 0.261 | -0.549
15 2.730 0.071 0.233 0.268 | 0.029 | 0.033 | -0.956
16 1.254 0.189 | 0.183 0.242 | 0.242 | 0.282 | -0.527

Tableau A.60 : Paramétres mécaniques du disque intervertébral pour un

chargement en inflexion latérale droite

Exp. lovm [MPa]|t,, [MPa]lt,, [MPa]it,, [MPalle, [mm]le, [mml]ie, [mm]
1 3.565 0.406 | 0.629 | 0.637 | 0.325 | 0.209 | -0.379
2 3.440 0.533 0.613 0.703 | 0.226 | 0.239 | -0.420
3 2.271 0.709 | 0.433 0.873 | 0.105 | 0.193 | -0.203
4 3.857 0476 | 0.582 | 0.768 | 0.251 | 0.237 | -0.480
5 1.970 0.199 | 0.195 0.298 | 0.118 | 0.098 | -0.243
6 9.903 1.085 1.872 | 2.486 | 0.474 | 0.560 | -1.095
7 1.976 0.205 0.182 | 0.266 | 0.117 | 0.115 | -0.241
8 7.616 0.823 1.368 | 2.006 | 0.309 | 0.423 | -0.833
9 1.746 0.187 | 0.257 | 0.653 | 0.069 | 0.104 | -0.165
10 1.644 0.273 0.279 | 0.357 | 0.082 | 0.107 | -0.205
11 1.537 0.180 | 0.192 | 0.272 | 0.095 | 0.086 | -0.197
12 6.499 0.769 1.069 1.650 | 0.292 | 0.384 | -0.712
13 1.488 0218 | 0.250 | 0.262 | 0.092 | 0.097 | -0.175
14 2.576 0.420 | 0.347 | 0.629 | 0.207 | 0.158 | -0.326
15 3.054 0.268 0.555 0.892 | 0.159 | 0.195 | -0.299
16 1.953 0.266 | 0.350 | 0.800 | 0.058 | 0.132 | -0.179
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Tableau A.61 : Paramétres mécaniques de la plaque de croissance cranienne pour
un chargement en inflexion latérale droite

Exp. loym [MPallt,, [MPalit,, [MPa]t,, [MPalle, [mm]le, [mm]}ie, [mm]
1 1.473 0.027 | 0.111 0.119 | 0.469 | 0.270 | -7.567
2 2.032 0.235 | 0.211 0.284 | 3.383 | 3.367 | -4.330
3 2.128 0262 | 0290 | 0.682 | 1.232{ 0.298 { -6.104
4 1.006 0.135 | 0.255 | 0.453 | 1.859 | 1.582 | -2.533
S 0.820 0.107 | 0.246 | 0.222 | 1.271 | 0.978 | -2.076
6 4.253 0290 | 0.352 | 0.508 | 1.557 | 1.245 |-18.317
7 0.557 0.107 | 0.210 | 0.179 | 1.466 | 0.870 | -2.188
8 2.323 0.133 | 0322 | 0411 | 0.345 | 0.268 | -8.881
9 1.353 0.236 | 0.494 | 0.433 | 0.663 | 0.362 | -0.971
10 3.507 0.092 | 0.455 [ 0315 [ 0.174 [ 0.129 | -1.807
11 1.394 0.284 | 0.431 0.285 | 0.398 | 0.345 | -0.750
12 1.842 0.037 | 0.119 | 0.169 ] 0.192 | 0.199 | -7.581
13 2.453 0.045 | 0305 | 0.265 | 0.132 | 0.101 | -7.785
14 2.762 0.384 | 0.531 0256 | 1.579 | 1.011 | -2.122
15 2.870 0.096 | 0.277 | 0.408 | 0.228 | 0.132 | -8.497
16 1.342 0.156 | 0.405 | 0.624 | 0.177 | 0.490 | -0.484

Tableau A.62 : Parameétres mécaniques de la plaque de croissance caudale pour un
chargement en inflexion latérale droite

Exp. |oym [MPa][z,, [MPa]lt,, [MPa]it,, [MPa]le, [mm]je, [mm]|€, [mm]
1 1.809 0.015 0.085 | 0.096 | 0.171 | 0.135|-9.270
2 2.516 0.420 | 0.158 | 0.164 | 0.989 | 0.467 | -1.597
3 1.941 0.094 | 0.186 | 0.580 | 1.072 | 0.194 | -7.857
4 1.868 0247 | 0397 | 0.213 | 3.203 | 1.720 | -3.720
5 2.292 0314 | 0320 | 0.343 | 2.680 | 2.731 | -1.978
6 2.827 0.251 0.186 | 0.115 | 0.371 | 0.303 {-11.623
7 1.907 0.192 | 0.345 0.257 {1818 | 1.214 | -2.986
8 2.204 0.206 | 0.230 | 0.188 | 0.276 | 0.176 |-11.232
9 1.651 0.147 | 0.580 | 0.224 | 1.101 | 0.515 | -1.661
10 3.155 0.098 | 0.256 | 0.205 | 0.086 | 0.079 | -0.868
11 2.169 0.295 0.292 | 0.618 | 0.657 | 0.439 | -1.137
12 2.781 0.129 | 0.207 | 0.279 | 0.148 |} 0.111 | -7.761
13 2.154 0.032 | 0.270 | 0.238 | 0.092 | 0.089 | -8.746
14 1.887 0.172 | 0.285 | 0.542 |[2.462 | 1.012 | -2.835
15 2.730 0.071 0.233 0.268 | 0.115 ] 0.161 | -9.348
16 2.468 0.189 1.245 | 0.318 | 0.242 | 0.445 | -0.527
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Tableau A.63 : Paramétres mécaniques de la zone hypertrophique cranienne pour
un chargement en compression

Exp. loym [MPalit,, [MPallz,, [MPa]lt,, [MPa]le, [mm]le, [mm]|e, [mm]
1 1.117 0.019 0.186 | 0.225 | 0.303 | 0.140 | -5.658
2 0.731 0.112 0.138 | 0.336 | 2.026 | 2.257 | -2.589
3 1.306 0.055 0.205 0.192 1 0.661 | 0.271 | -5.974
4 0.491 0.102 0.191 0.091 | 1.173 | 1.294 | -1.855
3 0.462 0.045 0.207 | 0.236 | 0.660 | 0.355 | -1.206
6 4.047 0.122 0.397 | 0.549 | 1.975 | 1.236 |-21.654
7 0.431 0.040 | 0200 | 0.142 | 0.777 | 0.782 | -1.551
8 1.144 0.047 | 0.118 | 0.168 | 0.285 | 0.441 | -5.980
9 0.775 0.084 0.335 | 0.393 | 0.165 ] 0.140 | -0.203
10 2.830 0.098 0.503 0.413 | 0.186 | 0.157 | -1.437
11 0.881 0.083 0.449 | 0.246 | 0.208 | 0.154 | -0.241
12 1.480 0.037 0.133 0.116 | 0.082 | 0.055 | -0.729
13 1.449 0.053 0.452 | 0.519 | 0.055 | 0.034 | -0.654
14 2.189 0.155 0.531 0.318 | 0.680 | 0.761 | -0.916
15 1.604 0.083 0.310 | 0.330 | 0.063 | 0.032 | -0.840
16 0.207 0.067 0.396 | 0.207 | 0.245 | 0.244 | -0.347

Tableau A.64 : Paramétres mécaniques de la zone proliférative crinienne pour un
chargement en compression

Exp. |oym [MPa]it,, [MPa]t,, [MPalit,, [MPa]je, [mm]|e, [mm]|€, [mm]
1 1.079 0.022 0.187 0.155 | 0.089 | 0.139 | -5.529
2 1.312 0.097 0.105 0.515 | 0.258 | 0.443 | -0.622
3 1.181 0.117 0.222 0.218 | 0.101 | 0.120 | -0.551
4 0.535 0.049 0.096 | 0.124 | 1.227 | 1.218 | -1.743
5 0.716 0.073 0.203 0.217 |1 0.109 | 0.226 | -0.354
6 2.834 0.105 0.438 0.295 | 0.951 | 1.264 |-14.739
7 0.283 0.027 0.129 0.102 | 0.336 | 0.622 | -1.071
8 1.896 0.208 0.262 0.164 | 0.283 | 0.192 [ -0.903
9 0.419 0.011 0.222 0.165 | 0.118 | 0.244 | -0.618
10 2.324 0.166 0.360 | 0.228 | 0.208 | 0.072 | -1.152
11 0.681 0.077 0.315 0.235 | 0.119 | 0.151 | -0.234
12 1.173 0.015 0.126 | 0.127 | 0.127 | 0.145 | -6.052
13 1.230 0.034 0.374 0.281 | 0.028 | 0.027 | -0.570
14 0.306 0.030 0.120 0.103 ] 0.754 | 0.630 | -1.403
15 1.148 0.011 0.242 0.278 | 0.104 | 0.148 | -5.598
16 0.576 0.062 0.208 0.219 | 0.100 | 0.179 | -0.280




Tableau A.65 : Paramétres mécaniques de la zone réserve crinienne pour un

chargement en compression

Exp. [oym [MPa]i1,, [MPa]t,, [MPa]it,, [MPa]le, [mm]ie, [mm]je, [mm]
1 1.091 0.011 0.174 | 0.165 | 0.103 | 0.150 | -5.530
2 0.413 0.072 | 0.044 | 0.117 | 1.450 | 0.504 | -1.575
3 1.406 0.078 | 0.355 | 0.267 | 0.074 | 0.104 | -0.604
4 0.968 0.115 | 0.195 | 0310 | 0.212 { 0.302 | -0.470
5 0.641 0.052 | 0.237 | 0.199 | 0.081 | 0.169 | -0.250
6 4.677 0.218 | 0.389 | 0.631 | 0.296 | 0.283 | -2.287
7 0.410 0.027 | 0.171 0.164 | 0.278 | 0.613 | -1.010
3 1.537 0.023 | 0.168 | 0.194 | 0.165 | 0.223 | -7.872
9 0.560 0.032 | 0.220 | 0.170 | 0.074 | 0.136 | -0.243
10 1.505 0.041 0.268 | 0.246 | 0.060 | 0.066 | -0.710
11 0.578 0.014 | 0309 | 0212 | 0.119 ] 0.377 | -0.771
12 1.131 0.017 0.126 0.134 | 0.121 | 0.184 | -5.806
13 1.254 0.009 | 0.351 0.240 | 0.045 | 0.095 | -5.738
14 0.367 0.017 | 0.088 | 0.157 | 0.379 | 0.572 | -0.992
15 1.268 0.085 | 0.286 | 0.331 | 0.075 | 0.092 | -0.587
16 0.697 0.046 | 0.284 | 0.195 { 0.107 | 0.157 | -0.241

Tableau A.66 : Paramétres mécaniques de la zone réserve caudale pour un

chargement en compression

Exp. |oym [MPa]lt,, [MPa]it,, [MPa]t,, [MPa]le, [mm]le, [mm]|€e, [mm]
1 1.384 0.002 | 0.059 | 0.104 | 0.065 ] 0.113 [ -7.104
2 0.473 0.067 | 0.099 | 0.207 | 0.430 | 0.498 | -0.827
3 1.464 0.017 | 0.080 | 0.187 | 0.041 | 0.069 [ -0.688
4 1.276 0.146 | 0.472 | 0.381 | 0.338 | 0.286 | -0.483
5 1.035 0.107 | 0.392 | 0.280 [ 0.175 | 0.254 | -0.356
6 2,177 0.298 | 0.179 | 0.221 | 0.240 | 0.437 | -1.053
7 0.826 0.086 | 0.330 | 0.254 | 1.281 ] 1.209 | -2.128
8 1.810 0.012 | 0.131 | 0.158 | 0.160 | 0.164 | -9.196
9 0.578 0.077 | 0.163 | 0.148 | 0.158 | 0.185 | -0.282
10 1.211 0.040 | 0.202 | 0.218 | 0.042 | 0.058 | -0.600
il 0.449 0.067 | 0.140 | 0.202 | 0.468 | 0.850 | -1.588
12 1.578 0.022 | 0.093 | 0.075 ] 0.320 | 0.151 | -8.279
13 1.417 0.010 | 0.211 | 0.297 | 0.060 | 0.076 | -7.302
14 0.592 0.063 | 0.242 | 0.214 | 1.149 | 1.402 | -1.749
15 2.221 0.042 0.189 0.267 | 0.059 | 0.095 | -1.105
16 0.724 0.069 | 0.287 | 0.338 | 0.1350.115 | -0.222
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Tableau A.67 : Paramétres mécaniques de la zone proliférative caudale pour un
chargement en compression

Exp. loym [MPallt,, [MPa]z,, [MPalit,, [MPa]le, [mm][e, [mm]ie, [mm]
1 1.422 0.005 0.058 0.101 |1 0.065 1 0.120 | -7.389
2 1.952 0.068 0.095 0.826 | 0.356 | 0.404 | -0.596
3 0.173 0.015 0.079 0.173 | 0.049 | 0.068 | -0.703

4 0.811 0.101 0.300 0.228 | 1.767 | 2.064 | -2.481

5 0.899 0.119 0.277 0.202 | 0.222 | 0.293 | -0.402
6 1.721 0.043 | 0.300 | 0288 |0.315(0.577 | -8.907
7 0.527 0.082 0.155 0.209 | 0.831 | 1.316 | -2.019
8 1.714 0.060 | 0211 | 0.158 | 0.093 | 0.111 | -0.832
9 0.393 0.039 0.111 0.181 | 0.321 | 0.465 | -1.124
10 1.333 0.070 0.215 0.224 | 0.076 | 0.080 | -0.706
11 0.816 0.140 0.158 0.244 | 0.160 | 0.272 | -0.355

12 1.273 0.018 0.065 0.078 | 0.188 | 0.140 | -6.558
13 1.527 0.023 0.210 0.274 | 0.026 | 0.048 | -0.764
14 0.317 0.042 0.056 0.101 | 0.687 | 0.652 | -1.699
15 1.854 0.026 0.136 0.235 | 0.220 | 0.313 | -9.651

16 0.942 0.193 0.211 0.183 | 0.184 | 0.306 | -0.379

Tableau A.68 : Paramétres mécaniques de la zone hypertrophique caudale pour un
chargement en compression

Exp. iovm [MPalit,, [MPa]lt,, [MPa]lz,, [MPalle, [mm]|e, [mm]|€, [mm]
1 1.446 0.004 | 0.062 | 0.097 ] 0.059 ] 0.112 | -7.516
2 0.356 0.052 | 0.085 0.075 | 1.168 | 0.398 | -1.764
3 1.424 0.006 | 0.081 0.168 | 0.047 | 0.097 | -7.393
4 0.513 0.055 0.052 0.156 | 1.287 | 1.340 | -2.047
5 0.415 0.019 | 0.100 | 0.189 [ 0.310 | 0.455 | -0.934
6 1.735 0.020 | 0.087 | 0.305 | 0.190 | 0.448 | -8.795
7 0.430 0.034 | 0.075 0.165 | 0.766 | 0.965 | -1.495
8 1.409 0.003 0.093 0.080 | 0.077 | 0.133 | -7.341
9 0.751 0.073 0.133 0.284 | 0.142 | 0.244 | -0.292
10 1.679 0.032 | 0.160 | 0.177 | 0.022 | 0.064 | -0.848
11 0.844 0.061 -| 0.172 | 0.345 | 0.149 | 0.177 | -0.250
12 2.104 0.117 | 0.178 | 0.265 | 0.101 | 0.059 | -1.064
13 1.606 0.020 | 0.211 0.257 | 0.012 | 0.028 | -0.820
14 1.350 0274 | 0.137 | 0.382 | 0.277 | 0.466 | -0.547
15 2.506 0.150 0.419 0.251 ] 0.078 | 0.053 | -1.213
16 0.909 0.131 0.142 | 0.318 | 0.182} 0.269 | -0.340




Tableau A.69 : Paramétres mécaniques du disque intervertébral pour un

chargement en compression

Exp. |oym [MPa]it,, [MPa]lt,, [MPa]t,, [MPa]le, [mm]le, [mm]ie, [mm]
1 2.068 0.314 | 0411 0.265 | 0.120 { 0.148 | -0.241
2 3.291 0.487 | 0.203 1.419 | 0.140 | 0.202 | -0.278
3 1.869 0.235 0.407 | 0.302 | 0.086 | 0.123 | -0.220
4 3.497 0427 | 0554 | 0364 |0.190 | 0.280 | -0.426
5 1.640 0.142 0.312 | 0.237 ( 0.096 | 0.122 | -0.193
6 3.883 0.656 1.167 | 0.478 | 0.367 | 0.497 | -0.695
7 2.087 0.194 | 0314 | 0.246 | 0.092 | 0.158 | -0.245
8 2.079 0.443 0.381 0.323 | 0.139 | 0.178 | -0.272
0 1.441 0.117 | 0.331 0.238 | 0.088 | 0.103 | -0.173
10 1.352 0.112 0.347 | 0.256 | 0.060 | 0.103 | -0.155
11 1.226 0.114 | 0342 | 0.245 | 0.078 | 0.083 | -0.148
12 2.062 0424 | 0.349 | 0.302 | 0.141 { 0.196 | -0.279
13 1.165 0.137 0.400 | 0.282 | 0.069 | 0.073 | -0.134
14 2.769 0.405 0.376 | 0.277 | 0.144 ] 0.235 | -0.330
15 1.909 0276 | 0396 | 0.474 | 0.085 [ 0.128 | -0.223
16 1.696 0.180 | 0.393 0.277 | 0.092 | 0.120 | -0.198
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Tableau A.70 : Paramétres mécaniques de la plaque de croissance cranienne pour
un chargement en compression

Exp. [oyv [MPa]it,, [MPa]it,, [MPallt,, [MPalle, [mm]je, [mm]|e, [mm]
1 1.117 0.022 0.187 0.225 ] 0.303 | 0.150 | -5.658
2 1.312 0.112 0.138 0.515 | 2.026 | 2.257 | -2.589
3 1.406 0.117 0.355 0.267 | 0.661 | 0.271 | -5.974
4 0.968 0.115 0.195 0.310 | 1.227 | 1.294 | -1.855
5 0.716 0.073 0.237 0.236 | 0.660 | 0.355 | -1.206
6 4.677 0.218 0.438 0.631 | 1.975 | 1.264 |-21.654
7 0.431 0.040 0.200 0.164 | 0.777 | 0.782 | -1.551
8 1.896 0.208 0.262 0.194 ] 0.285 | 0.441 | -7.872
9 0.775 0.084 0.335 0.393 | 0.165 | 0.244 | -0.618
10 2.830 0.166 0.503 0.413 | 0.208 | 0.157 | -1.437
11 0.881 0.083 0.449 0.246 | 0.208 | 0.377 | -0.771
12 1.480 0.037 0.133 0.134 | 0.127 | 0.184 | -6.052
13 1.449 0.053 0.452 0.519 | 0.055 | 0.095 | -5.738
14 2.189 0.155 0.551 0.318 | 0.754 | 0.761 | -1.403
15 1.604 0.085 0.310 0.331 0.104 | 0.148 | -5.598
16 0.697 0.067 0.396 | 0.219 | 0.245 | 0.244 | -0.347
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Tableau A.71 : Paramétres mécaniques de la plaque de croissance caudale pour un
chargement en compression

Exp. |oym [MPalit,, [MPa][t,, [MPa]it,, [MPa]le, [mm]le, [mm]|€, [mm]
1 1.446 0.005 0.062 | 0.104 | 0.065 | 0.120 | -7.516
2 1.952 0.068 0.099 | 0.826 | 1.168 | 0.498 | -1.764
3 1.464 0.017 | 0.081 0.187 | 0.049 | 0.097 | -7.393
4 1.276 0.146 | 0472 | 0.381 | 1.767 | 2.064 | -2.481
5 1.035 0.119 | 0392 | 0280 | 0.310 | 0.455 | -0.934
6 2.177 0.298 0.300 | 0.305 | 0.315| 0.577 | -8.907
7 0.826 0.086 0.330 | 0.254 | 1.281 | 1.316 | -2.128
8 1.810 0.060 | 0.211 0.158 1 0.160 | 0.164 | -9.196
9 0.751 0.077 | 0.163 0.284 | 0.321 | 0.465 | -1.124
10 1.679 0.070 | 0215 | 0224 | 0.076 | 0.080 | -0.848
11 0.844 0.140 | 0.172 | 0.345 | 0.468 | 0.850 | -1.588
12 2.104 0.117 0.178 | 0.265 | 0.320 | 0.151 | -8.279
13 1.606 0.023 0.211 0.297 | 0.060 | 0.076 | -7.302
14 1.350 0.274 | 0.242 | 0.382 | 1.149 | 1.402 | -1.749
15 2.506 0.150 | 0.419 | 0.267 | 0.220 | 0.313 | -9.651
16 0.942 0.193 0.287 | 0.338 | 0.184 | 0.306 | -0.379
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ANNEXE B - DIAGRAMMES DE PARETO

Les figures B.1 a B.72 présentent les diagrammes de Pareto pour les sept paramétres
mécaniques dans les neuf zones d’intérét de 1’unité fonctionnelle L1-L2 sous les

différents cas de chargements simulés.
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