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RESUME 

L'arthroplastie totale de la hanche est une operation frequemment realisee dans 

les pays occidentaux, notamment pour remedier a la fracture de la hanche et a la 

degenerescence du cartilage. Malgre les taux de succes relativement importants de ce 

type d'intervention, des problemes subsistent. Le phenomene appele stress shielding 

(Vimplantation modifie le transfert de charges vers le femur, ce qui induit un stimulus de 

remodelage osseux) ainsi que les micromouvements a l'interface sont parmi les causes 

identifiees du descellement aseptique pour les protheses non cimentees (la prothese se 

detache de l'os et migre dans le canal medullaire; il y a deboitement de 1'articulation). 

Pour remedier a ces problemes, un concept biomimetique a ete exploite : en remplacant 

les materiaux metalliques traditionnels par un materiau composite dont les proprietes 

sont semblables a celles de l'os cortical, il est possible que ces phenomenes soient 

reduits. Une etude preliminaire par elements finis a prouve la validite de ce concept; 

cette etude a predit une reduction notable du stress shielding et des micromouvements 

acceptables. La tige femorale biomimetique a egalement ete fabriquee et testee selon la 

norme ISO7206; aucune correlation entre la prothese reelle et la prothese virtuelle n'a 

toutefois ete effectuee. L'objectif de ce projet a done ete d'etudier la validite de la 

modelisation preliminaire, experimentalement lorsque possible, et d'apporter au modele 

par elements finis les modifications et optimisations jugees necessaires. 

Dans un premier temps, le comportement du materiau biomimetique a ete 

caracterise; les proprietes en tension et en compression ont ete determinees et une 

optimisation des proprietes mecaniques en tension a ete effectuee a l'aide d'un 

programme base sur la theorie classique des lamines. Cette configuration optimisee de 

l'orientation des couches du lamine a ensuite ete moulee et testee; ces essais ont revele 

que les proprietes reelles etaient tres differentes des proprietes predites par 

1'optimisation. Les images microscopiques ont revele que les couches du lamine etaient 

imbriquees les unes dans les autres; l'une des hypotheses de base de la theorie classique 
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des lamines etait done violee. L'optimisation de l'orientation des couches du lamine a 

done ete abandonnee et les proprietes ont ete mesurees pour la configuration initiale, en 

traction et en compression. 

La validation de la modelisation preliminaire du femur implante s'est deroulee en 

trois etape : le comportement du femur seul (non implante) a d'abord ete examine et 

compare avec des donnees de la litterature, la tige femorale a ensuite fait 1'objet d'essais 

experimentaux et 1'interface os-implant a ete examinee numeriquement. 

La premiere partie de l'etape de validation concernait le femur. Des essais de 

flexion trois points ainsi qu'un essai de compression ont ete effectues sur le femur 

numerique et les resultats compares a des courbes experimentales tirees de femurs 

cadaveriques ou composites. Les trois femurs numeriques se sont reveles trop rigides par 

rapport aux courbes de comparaison, mais plusieurs facteurs peuvent expliquer la 

divergence : la grande plage de variabilite observable sur les femurs cadaveriques et 

attribuables a l'age, au sexe, a la sante osseuse, a la taille, etc., et les descriptions tres 

sommaires des conditions frontieres des essais reproduits a partir de la litterature. Le 

femur est done declare valide dans le cadre d'une etude preliminaire. 

L'etape suivante de la validation a consiste a examiner la prothese 

non-implantee. Comme cette prothese a une existence physique, une approche 

experimentale a ete privilegiee. Des specimens ont ete instrumentes a l'aide de jauges de 

deformations et quatre essais ont ete effectues. La reponse globale de chacune des 

eprouvettes a d'abord ete comparee a celle du modele; cette premiere etape a permis de 

remplacer le modele coque initial par un modele hexaedrique parabolique plus adequat. 

Les valeurs des proprietes du materiau composite ont ensuite ete variees dans une 

seconde comparaison des reponses globales experimentale et numerique. L'emploi 

d'une seule valeur pour le module d'Young en compression et pour celui en tension dans 

le modele, alors que les valeurs reelles sont differentes, a entraine l'adoption d'un 
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compromis; une valeur mediane entre la valeur de Ecompression et Etension s'est revelee 

comme acceptable pour la representation des reponses globales, a l'exception de la 

reponse en compression. Ce nouveau modele de la prothese a ensuite ete compare avec 

les reponses des jauges de deformations. Les courbes de ces jauges ont permis de 

constater qu'a l'exception de l'essai de compression, les microdeformations locales 

etaient relativement bien representees par le modele modifie. L'erreur sur l'essai de 

compression est attribuable au compromis accepte sur les proprietes du materiau; etant 

donne Failure generate des autres courbes, cette erreur est acceptee et le modele est 

considere comme suffisamment valide pour continuer les evaluations preliminaires de la 

prothese biomimetique. 

L'etape suivante de la validation s'est concentree sur l'interface os-implant. 

Cette interface est le point cle de la modelisation d'une prothese non cimentee, 

puisqu'elle influence a la fois les micromouvements et le transfert de charge vers le 

femur. Le modele initial comportait des elements contacts de type colles, qui simulent 

une friction infinie et entravent le mouvement des contacts; ce type de contact semble 

done peu propice a une evaluation adequate des micromouvements; des contacts de type 

standard ont done ete choisis. Une etude de fonctionnement des elements contact de type 

standard a d'abord ete effectuee afin d'isoler les parametres les plus importants : les 

rigidites normale et tangentielle, ainsi que le coefficient de friction statique, et 

finalement la cohesion ont ete identifies comme les facteurs les plus importants. Un 

tableau des parametres applicables pour la stabilite initiate et pour la stabilite secondaire, 

majoritairement tires de la litterature, a ete etabli suite a l'etude de fonctionnement. Ces 

parametres ont ete appliques avec succes sur le modele initial, qui n'a presente aucun 

probleme de convergence. 

Les conditions frontieres appliquees au modele complet (fixation distale du 

femur, application des forces de contact de la hanche et d'une force musculaire, celle du 

grand trochanter) ont ensuite ete brievement discutees; etant conformes a plusieurs 
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etudes de la litterature, elles sont jugees acceptables. Le modele pourrait toutefois 

beneficier de l'utilisation de cas de chargements a plusieurs forces musculaires, puisque 

ces forces additionnelles modulent notamment le stimulus de remodelage osseux. 

Le calcul de remodelage osseux a ensuite ete examine. Une courte analyse sur 

une version non spatiale du modele utilise, celui de Huiskes, a d'abord ete effectuee. La 

reponse du systeme depend de la distribution de l'energie de deformation; l'effet des 

modifications apportees a l'interface os-implant sur cette distribution a ete examine, et 

constatation a ete faite que si un changement de la rigidite normale ou du coefficient de 

friction a peu d'effets visibles, l'utilisation des contacts colles du modele preliminaire 

occasionne des changements locaux par rapport aux contacts standards choisis pour le 

modele modifie. Le calcul du remodelage osseux est done affecte par le changement 

apporte a l'interface os-implant, et souffre du meme probleme de validite que cette 

interface. 

En raison des lacunes notees dans la modelisation initiale suite a la validation, 

des modifications ont ete apportees a ce modele preliminaire. La prothese formee 

d'elements de type coque a ete remplacee par une prothese en elements hexaedriques 

paraboliques, l'interface os-implant a ete reparametree avec les valeurs identifiers a 

l'etape de validation de l'interface. Le modele a ensuite ete soumis a un chargement 

simulant un pas et les resultats ont ete reevalues; les micromouvements ayant subit une 

importante hausse les placant au-dela de la limite de 150 urn requise pour 

l'osteointegration, il devient imperatif de regler le probleme de convergence du modele 

modifie pour integrer la valeur de cohesion au calcul. 

En conclusion, le materiau biomimetique s'est revele impossible a optimiser par 

la theorie classique des plaques laminees et le principal probleme de validite du modele 

par elements finis preliminaire etait son interface os-implant. Cette interface a done ete 

corrigee; le modele modifie pourrait permettre des etudes plus poussees de 
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l'osteointegration et des phenomenes connexes; bien que ce modele presente encore 

quelques problemes, il represente une amelioration notable sur le modele utilise dans 

l'etude preliminaire. II devrait permettre, une fois parametre, de mieux comprendre la 

biomecanique de l'osteointegration. 
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ABSTRACT 

Total hip arthroplasty is a rather frequent surgery in occidental countries; it is 

used mainly to repair fractured hips or cartilage damage. In spite of rather high rates of 

success, many problems remain with this surgery. The phenomenon called stress 

shielding (insertion of the implant modifies load transfer to the femur and bone 

remodeling ensues) and micromotions at the bone-implant interface are among identified 

causes of aseptic loosening for non cemented implants (the stem becomes unattached to 

bone and migrates in the medullary canal; the prosthesis head comes out of its socket). 

To remedy these problems, a biomimetic concept was exploited: by replacing traditional 

stem metallic materials with a composite having mechanical properties close to those of 

cortical bone, there is a real possibility that stress shielding and micromotions will be 

reduced. A preliminary study with a finite elements model confirmed the validity of this 

concept; reduced stress shielding was predicted and micromotions were within 

acceptable limits. The femoral stem was fabricated and tested with standard ISO7206, 

but no validity check was performed between the real and virtual prosthesis. The 

objective of this project was to conduct such a validity check of the preliminary model, 

using experimental data as much as possible, and to implement in the finite element 

model the necessary modifications and optimizations developed. 

The composite material behavior was first characterized; properties in traction 

and compression were determined and an optimization of those properties was 

calculated using classical laminated plates theory. This optimized configuration of ply 

orientations was then molded and tested. The results of these tests were very different 

from expected values. Examination of microscopic images from the tested samples 

revealed that plies were not plane and interfered with one another; one of the basic 

assumptions of the classical laminated plates theory was therefore violated. Ply 
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orientation optimization was abandoned, and properties for the initial configuration of 

plies used on the stem were measured directly. 

Validation of the preliminary finite element model of the implanted stem was 

them performed in three steps: the femur on its own (whole bone without implant) was 

first examined and compared with literature data, the femoral stem was then 

experimentally tested and bone-implant interface was subjected to numerical testing. 

Validity of the femur was first examined. Three points flexion tests and a 

compression test were performed on the numerical version of the femur and the results 

compared with curves taken from the literature, originally taken from either cadaver or 

composite femurs. The virtual femur was slightly too rigid to fit the curves, but many 

factors can explain the discrepancy; great variability exists in natural femurs due to age, 

gender, bone health, size, etc., and description of the boundary conditions of tests is 

usually very short and vague in literature, which makes reproducing them hazardous at 

best. This fact alone is sufficient to declare the femur adequate for a preliminary study. 

The next step was validation of the unimplanted stem. As this prosthesis has 

physical existence, an experimental approach was privileged. Specimens were 

instrumented with strain gages and tested in four different setups. Global response for 

each of the specimens was first examined and compared with the model response; this 

first step led to the conclusion that the initial shell model was inadequate. It was 

replaced with a parabolic hexahedral model. Material properties were then varied in a 

second comparison of experimental and numerical responses. The use of a common 

median value for traction and compression elasticity in the model (whereas the real 

values are different) was accepted as a compromise that well reproduced global 

responses, except for the compression test. This new stem model was then compared 

with curves obtained from strain gages on the specimens. From those graphs, it was 

determined that local microstrains were well depicted by the modified model, with the 
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exception of the compression test. The numerical response deviated from the 

compression curves because a median value was used for elasticity, whereas the 

compression test used mainly compression. But given the variability observed on strain 

gages curves, this error is accepted and the model is considered sufficiently valid for 

preliminary studies of the biomimetic stem. 

Next step of validation was concerned with bone-implant interface. This 

interface is the key to an adequate model of a non cemented femoral stem, because it 

influences micromotions and stress shielding both. The initial model used "bonded" 

contact elements that simulate infinite friction and hamper sliding motion to insure 

convergence of the calculation. This type of contact therefore seems unsuited to 

modeling micromotions, and they were replaced with standard type contacts. A study 

was first conducted on a small model to understand the working and important 

parameters of these elements; normal and tangential stiffness, static friction coefficient 

and contact cohesion were identified as key parameters. A table of values for contact 

parameters in initial and secondary stability was drafted with data coming mainly from 

literature studies. These parameters were then applied to the initial model, and no 

convergence problem was observed. 

Boundary conditions applied to the model (distal fixation of the femur, use of hip 

joint contact force and muscle force from the great trochanter) were briefly discussed; as 

these are standard conditions found in literature, they were deemed acceptable. 

However, the model could benefit from using more than one muscle force, as these 

forces locally modulate the bone remodeling stimuli. 

The bone remodeling calculation was then examined. The model used is that of 

Huiskes; a short analysis of its behavior was performed on a geometrically independent 

formulation of the model. System response depends on strain energy density 

distribution; the effects of modifications applied to bone-implant interface that would 
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possibly change that distribution were examined. It was determined that whereas normal 

stiffness and friction coefficient have little effect, the use of bonded type contact 

introduces localized differences on strain energy distribution. Bone remodeling 

simulation is therefore dependent on bone-implant interface, and has to be reconsidered 

because of the changes applied to the interface. 

Several modifications were made to the preliminary model, based on the results 

obtained from the validation step. The stem initially made up of shell elements was 

replaced with hexahedral elements, the bone-implant interface had its parameter values 

replaced with those identified in the preceding chapter. The model was tested with a load 

case simulating a step, and results from the preliminary model were reevaluated; 

micromotions were much higher in the modified model. As the maximum values of 

micromotions are above the successful osteointegration limit of 150 um, it becomes 

clear that an adequate value must be set for contact cohesion to properly represent 

secondary stability, and that the model convergence problem will have to be addressed 

to allow a cohesion value other than zero. 

In conclusion, it was not possible to optimize the biomimetic material with 

classical laminated plates theory, and the main problem of the preliminary finite element 

model was its bone-implant interface. This interface was remade; the modified model 

could allow complex studies on osteointegration and other related phenomena. Whereas 

it still has a few problems of its own, it is a definite upgrade from the model used in the 

preliminary analysis. It should provide better understanding of the biomechanics of 

osteointegration. 
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INTRODUCTION 

L'arthroplastie totale de la hanche est une operation frequemment (20 000 

interventions en 2001-2002 au Canada) pratiquee dans les pays occidentaux, notamment 

pour reparer une fracture de la hanche ou remedier a la degenerescence du cartilage. Elle 

consiste a remplacer 1'articulation par une tige inseree ou cimentee dans le femur et une 

cupule fixee au bassin. Cette operation est egalement de plus en plus pratiquee chez de 

jeunes patients; une augmentation de 48% a ete observee durant la periode 1994-2002 

dans le groupe des 45-54 ans au Canada . 

Malgre le taux de succes relativement eleve de cette intervention, des problemes 

subsistent: le descellement aseptique est une cause frequente de chirurgies de revision. 

Les causes identifiees du descellement aseptique sont notamment les micromouvements 

a 1'interface qui entravent l'osteointegration, le phenomene appele stress shielding 

(transfert de charge modifie vers le femur, qui entraine un remodelage osseux different 

de celui observable dans un femur sain), et l'osteolyse causee par les debris de friction 

tete-cupule (Chatelet & Setiey, 2004; Goodman et al., 1994; Keaveny & Bartel, 1995). 

Une solution envisagee pour faire face a ces problemes est le concept de 

biomimetisme, qui consiste a imiter le vivant pour tirer partie des strategies gagnantes de 

la nature. Applique aux protheses de hanche, ce concept se traduit par l'utilisation d'un 

materiau dont le module d'Young est semblable a celui de l'os cortical qu'il remplace. 

Une etude preliminaire par elements finis a permis de constater que le concept a le 

potentiel de reduire les micromouvements et le stress shielding (Bougherara, Bureau, 

Campbell, Vadean, & Yahia, 2007). Cette prothese a egalement ete fabriquee et son 

procede de thermoformage optimise de maniere a se rapprocher au mieux des proprietes 

1 Tire de http://www.cihi.ca/cihiweb 

http://www.cihi.ca/cihiweb
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mecaniques de l'os cortical, notamment sa densite et son module d'Young en 

compression (Campbell, 2006). Ces deux projets ayant ete menes separement, aucune 

correlation n'avait ete faite entre la prothese virtuelle et la prothese reelle; le modele par 

elements finis dans son ensemble n'avait fait l'objet que d'une verification sommaire. 

L'objectif de ce projet a done consiste a examiner toutes les composantes du 

modele numerique preliminaire pour en etablir la validite, experimentalement lorsque 

possible, et a reevaluer a la lumiere des resultats obtenus les resultats publies de 1'etude 

preliminaire par elements finis. Une optimisation du materiau composite etait egalement 

a l'ordre du jour. 

Ce memoire est compose de sept chapitres; le premier est une revue des 

connaissances et de la litterature sur le sujet. Le chapitre deux resume les principaux 

objectifs de ce projet; le chapitre trois consiste en un resume de la methodologie qui sera 

employee pour y parvenir. Le chapitre quatre est consacre a l'optimisation du materiau 

composite et a sa caracterisation experimentale. Le chapitre cinq est le coeur de ce 

travail: il traite de la validite du modele preliminaire, composante par composante. Les 

modifications apportees a la modelisation suite a cette validation sont rapportees au 

chapitre six. Finalement, une discussion generale et une mise en perspective viennent 

clore ce projet au chapitre sept. 
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CHAPITRE 1 : REVUE DES CONNAISSANCES 

1.1 Physiologie de l 'os 

Contrairement a la croyance populaire, l'os est un tissu vivant, vascularise et qui 

se renouvelle constamment. II est principalement constitue de fibres de collagene et 

d'hydroxyapatite (HA) pour les materiaux inertes, et d'osteocytes, d'osteoclastes et 

d'osteoblastes pour les composants cellulaires. La moelle osseuse situee dans la 

diaphyse constitue le coeur des os longs, mais son role n'etant pas directement relie a la 

fonction mecanique de l'os, elle ne sera pas abordee dans le cadre de ce travail (Cowin, 

2001). 

Deux types d'os doivent etre distingues : l'os trabeculaire (ou spongieux) et l'os 

cortical. L'os spongieux est compose de trabecules orientees qui constituent une matrice 

poreuse au travers de laquelle les vaisseaux sanguins peuvent passer. Ce type d'os est 

relativement fragile et ses proprietes mecaniques sont faibles. L'autre type de tissu 

osseux est l'os cortical; constitue de lamelles concentriques, il est beaucoup plus rigide 

et compact. II est parcouru de canaux de Havers, lesquels contiennent des vaisseaux 

sanguins. Cet os cortical possede des proprietes mecaniques plus elevees que l'os 

spongieux et constitue la charpente de l'os. II est possible de voir les differentes 

structures de l'os sur la figure 1-1. 
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Figure 1-1 : Representation des differents constituants de la structure des os longs 

(adapte de Aubin, 2005) 

1.1.1 Adaptation fonctionnelle 

Grace a un phenomene de mecanosensitivite des cellules osseuses (lequel est 

encore mal compris), l'os est en mesure de reagir a un stimulus mecanique. Ce 

phenomene est appele adaptation fonctionnelle (Cowin, 2001). 

L'adaptation fonctionnelle de l'os peut etre divisee en deux categories: 

1'adaptation en longueur et celle en largeur. L'adaptation en longueur est due a la 

modulation du stimulus sur les plaques de croissance de l'os immature. Cette croissance 

peut etre modulee par des facteurs chimiques, mais egalement par le stimulus 

mecanique; une trop grande pression empeche la croissance normale. 
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L'adaptation en largeur est attribuable a l'apposition d'os nouveau a la surface 

exterieure et interieure (perioste et endoste) de 1'os cortical mature. Cette apposition est 

regulee par des facteurs chimiques, mais surtout par le stimulus mecanique. C'est cette 

adaptation qui explique que les halterophiles aient des os plus gros et developpes que la 

moyenne; ils soumettent regulierement leur squelette a des charges disproportionnees, et 

ce dernier s'adapte (Cowin, 2001). 

7.7.2 Arthroplastie totale de la hanche 

Le plan frontal separe l'avant de l'arriere du corps; le devant devient done la face 

anterieure du plan frontal, et l'arriere sa face posterieure. Le plan sagittal separe la 

gauche de la droite; la face mediate est la face vers 1'interieur du corps, et la face lateral e 

est dirigee vers l'exterieur. Le plan transverse est celui qui separe le bas du haut du 

corps. 
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Figure 1 -2 : Schema des plans physiologiques du corps humain 

(adapte de Gray & Goss, 1973) 

Certaines pathologies de la hanche (douleur ne repondant pas a la medication, 

osteoarthrite, fracture de la hanche, etc.) requierent une intervention chirurgicale appelee 

arthroplastie de la hanche, qui consiste a remplacer ce joint par un implant artificiel. Cet 

implant est constitue d'une tige femorale, d'une tete ronde et d'une cupule acetubulaire. 

Pour mettre en place ces elements, le chirurgien coupe la tete du femur, evide le canal 
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medullaire et y insere la tige femorale. Du cote du bassin, il enleve l'os spongieux et 

installe la cupule acetubulaire. La figure 1-3 presente une vue anterieure de l'anatomie 

avant 1'intervention et suivant celle-ci. 

Figure 1-3 : Representation de 1'intervention d'arthroplastie totale de la hanche 

(adapte de http://www.nlm.nih.gOv/medlineplus/ency/presentations/l00006_5.htm) 

Les principales pathologies menant a l'arthroplastie totale de la hanche incluent 

la necrose avasculaire, la dysplasie developpementale de la hanche, l'osteoarthrite, 

l'osteonecrose, la degenerescence du cartilage et rarthrite rhumatoi'de. Ces pathologies 

ont en commun de causer une douleur et une perte de mobilite chez les patients, et le 

remplacement chirurgical de l'articulation est alors indique (Branson & Goldstein, 

2003). La fracture du col du femur mene egalement a l'arthorplastie totale de la hanche. 

Tige femorale 

http://www.nlm.nih.gOv/medlineplus/ency/presentations/l


8 

1.2 Revue de litterature 

7.2.7 Composites lamines 

Caracterisation des composites lamines 

II existe un grand nombre de theories pour la prediction des proprietes des 

composites lamines et de leur comportement mecanique. Plusieurs sont basees sur une 

« unite cellulaire » representative de la structure du lamine (Huang & Ramakrishna, 

2002; Peng & Cao, 2005; Stewart, Verijenko, & Adali, 1997), d'autres utilisent une 

approche basee sur la theorie classique des plaques laminees et ses derivees d'ordre 

superieur (Di Sciuva & Gherlone, 2003; Fares & Youssif, 2001; Leung, Niu, Lim, & 

Song, 2003; Nguyen, Caron, & Sab, 2005; Reddy & Arciniega, 2004). L'interaction 

entre les couches et la validite des assomptions de base de cette theorie pour les 

composites tisses sont toutefois remises en question par certains auteurs, qui 

developpent des modeles plus complexes pour caracteriser ce type de lamines (Barbero, 

Trovillion, Mayugo, & Sikkil, 2006; Huang & Ramakrishna, 2002; Jekabsons & 

Bystrom, 2002; Wang, Xu, & Xu, 2005; Xue, Peng, & Cao, 2003). 

Modelisation des composites lamines 

Divers modeles existent pour caracteriser les composites; notamment, un modele 

tridimensionnel de la micromecanique des composites tisses (Vandeurzen, Ivens, & 

Verpoest, 1996a, 1996b) pour la prediction des constantes elastiques d'un composite 

lamine tisse. D'autres modeles font appel a la theorie d'elasticite 3D et utilisent une 

formulation semi-analytique utilisant les elements finis (Santos, Mota Soares, Mota 
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Soares, & Reddy, 2005), ou remplacent les couches de lamines tissees par une couche de 

lamine unidirectionel equivalente (Akkerman, 2006). Ces differents modeles exigent 

toutefois de connaitre de nombreuses variables difficiles a mesurer experimentalement 

(tension des fibres, orientation tridimensionnelle des fibres, taille, etc) et qui sont parfois 

modifiees lors du thermoformage; leur utilite est done limitee. 

Des elements finis ont ete mis au point pour modeliser les coques laminees 

epaisses. Notamment, des elements capables de supporter des grandes deformations et 

de calculer le cisaillement transverse (Andrade, Awruch, & Morsch, 2007; Bischoff & 

Ramm, 1997; Brank, Korelc, & Ibrahimbegovic, 2002). Certains de ces elements sont de 

continuite d'ordre 1 et utilisent des theories des lamines d'ordre superieur modifiees 

pour permettre F elimination du facteur K (facteur modulant la reponse en cisaillement 

transverse); ce facteur etant dependant de la forme geometrique du lamine sollicite, son 

elimination est essentielle a une application aux elements finis (Dau, Polit, & Touratier, 

2004; Ganapathi, Patel, Polit, & Touratier, 1999). D'autres elements de continuite 

d'ordre zero ont egalement ete mis au point, toujours en modifiant une theorie d'ordre 

superieur pour eliminer le facteur K (Goswami, 2006). 

Le procede de thermoformage implique une deformation des couches par rapport 

a la configuration initiale; il existe egalement des modeles pour predire ces deformations 

et les quantifier (Dasilva & Chen, 2003). Ces modeles exigent toutefois de connaitre une 

grande quantite de parametres, ce qui depasse la portee de l'objectif du projet. 
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1.2.2 Protheses totales de hanche (PTHs) 

Tiges femorales 

II existe deux types de tiges femorales; les tiges cimentees et les tiges 

osteointegrees, aussi appelees « press-fit ». Les protheses cimentees sont maintenues en 

place grace a une couche de PMMA polymerisee entre la surface de l'implant et l'os; les 

protheses non-cimentees dependent quant a elles d'un processus biologique de fixation, 

l'osteointegration. Un revetement ou un fini de surface poreux est employe pour 

favoriser la croissance des cellules osseuses a la surface de l'implant; il y a done fixation 

biologique au bout de quelques mois. 

L'un des problemes majeurs subsistant avec les implants actuels est la resorption 

osseuse resultant de la modification du transfert des charges vers le femur (phenomene 

appele stress shielding). L'absence de stimulation mecanique en certaines zones du 

femur entraine une diminution de la densite osseuse; il y a remodelage de l'os, qui est 

ainsi fragilise (Draenert, Draenert, Krauspe, & Bettin, 2005; Keaveny & Bartel, 1995). 

La fixation osseuse devenant ainsi de moins bonne qualite, il y a descellement aseptique 

(l'implant se « desoude » et migre dans le canal medullaire) et une chirurgie de revision 

s'impose. 

Facteurs de succes des protheses totales de hanche non cimentees 

Les causes de defaillance des implants de hanche non cimentes ont done fait 

l'objet de nombreuses etudes; plusieurs facteurs de succes ont ete identifies. Au nombre 

de ces facteurs, il y a notamment la stabilite initiale (aussi appelee stabilite primaire) et 
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la stabilite secondaire, la rigidite de l'implant et la qualite de la fixation biologique 

resultant de l'osteointegration. 

L'un des principaux facteurs de succes des PTHs identifie a ce jour est la 

stabilite initiale de la prothese, qui peut etre definie comme la quantification des 

micromouvements entre l'implant et l'os periprothetique pendant la periode immediate 

suivant l'implantation (Bellini, Galbusera, Ceroni, & Raimondi, 2007; Sakai, Kanai, 

Itoman, & Mabuchi, 2006). Plus specifiquement, la stabilite initiale en torsion; ce type 

de chargement (attribuable notamment a la montee ou descente d'un escalier), qui 

implique une force dans la direction antero-posterieure, engendre des micromouvements 

plus importants (de 76 a 280 urn) que ceux enregistres pour la marche (de 30 a 42 urn), 

une tendance observable sur des implants cimentes et non-cimentes (Burke, O'Connor, 

Zalenski, Jasty, & Harris, 1991). 

Une bonne stabilite initiale est generalement definie comme le maintien des 

micromouvements sous la valeur limite de 150 u.m (Bragdon et al., 1996; Soballe, 

Hansen, B.-Rasmussen, Jorgensen, & Bunger, 1992), valeur au dela de laquelle il y a 

peu de chances que le phenomene d'osteointegration se produise. 

La stabilite secondaire est la stabilite a plus long terme (de quelques mois a 

plusieurs annees apres l'implantation) de l'implant; dans le cas des protheses non-

cimentees, elle depend de l'osteointegration. Une prothese cliniquement stable a 

typiquement environ 30% de sa surface osteointegree (Song, Beaupre, & Goodman, 

1999). Cette stabilite est tres rarement modelisee pour les protheses non-cimentees. 

Un autre des facteurs frequemment investigues pour expliquer le succes ou 

l'echec d'une prothese est sa rigidite (Lavernia, D'Apuzzo, Hernandez, & Lee, 2004; 

Mukherjee & Saha, 1993), plus particulierement sa rigidite en flexion par rapport a celle 

du femur (Dujovne, Bobyn, Krygier, Miller, & Brooks, 1993). II a deja ete demontre sur 
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un modele canin que l'utilisation d'une tige femorale de rigidite moindre reduit 

considerablement le phenomene de stress shielding (Turner, Sumner, Urban, Igloria, & 

Galante, 1997), mais que l'osteointegration peut etre beaucoup plus ardue si la tige 

utilisee est trop flexible (Buma et al., 1997; Harvey et al., 1999), notamment en raison 

des micromouvements et des contraintes a 1'interface os-implant. 

Un dernier facteur important dans le succes des protheses non-cimentee est la 

qualite de la fixation; cette derniere depend entre autres du fini surfacique de l'implant, 

qui peut etre plus ou moins osteo-conducteur. II a ete demontre qu'un fini suffisamment 

osteo-conducteur peut aider a la fixation biologique meme dans des conditions 

mecaniques defavorables (Swider, Pedrono, Mouzin, Soballe, & Bechtold, 2006). La 

qualite de la fixation depend egalement des deformations plastiques imposees a l'os 

trabeculaire par l'implant, et ce pour les protheses cimentees et non-cimentees, puisque 

ces deformations affectent la reponse osseuse. La qualite de l'os (sa bonne sante) est 

egalement un facteur primordial a l'obtention d'une fixation osseuse de qualite (Taylor, 

Tanner, Freeman, & Yettram, 1995). 

Evaluation pre-clinique des implants 

L'evaluation pre-clinique numerique ou experimentale des implants est un sujet 

frequemment traite dans la litterature (Cristofolini, 1997), que ce soit pour des protheses 

cimentees (Britton, Walsh, & Prendergast, 2003) ou non-cimentees (Sakai, Kanai, 

Itoman, & Mabuchi, 2006). Cette evaluation vise principalement a evaluer la stabilite 

initiale de l'implant ainsi que sa vie en fatigue; un bref apercu des techniques utilisees 

est presente ici. 

Certains auteurs con5oivent leurs propres outils informatiques (Testi et al., 

2004); la validite de leur approche depend de la validation qui a ete effectuee sur la 
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reponse de l'outil informatique utilise. L'approche experimental est frequemment 

utilisee pour les protheses non-cimentees; elle consiste en general a utiliser des femurs 

en composite pour evaluer la stabilite initiale d'un implant (Baleani, Cristofolini, & 

Toni, 2000; Maher, Prendergast, & Lyons, 2001; Schneider et al., 1989; Varini, 

Lannocca, Bialoblocka, Cappello, & Cristofolini, 2006). La vie en fatigue de 1'implant 

est un autre facteur frequemment etudie pour 1'evaluation pre-clinique, numeriquement 

et experimentalement (Hung, Chen, Chiang, & Wu, 2004; Li et al., 2003; Stolk, 

Verdonschot, Cristofolini, Toni, & Huiskes, 2002). La norme ISO7206, utilisee pour 

quantifier cette vie en fatigue, a egalement fait l'objet d'etudes visant a en assurer la 

fiabilite (Baleani, Cristofolini, & Viceconti, 1999; Raimondi & Pietrabissa, 1999). 

Ameliorations apportees aux implants actuels 

Optimisation de la forme 

Plusieurs auteurs preconisent 1'optimisation de la forme de la tige femorale 

comme solution aux problemes de deviation des charges (stress shielding) et de 

micromouvements a 1'interface. Ces optimisations se concentrent parfois sur le col de la 

prothese (Mandell, Carter, Goodman, Schurman, & Beaupre, 2004), sur la forme 

generate de la tige (Claes, Fiedler, Ohnmacht, & Duda, 2000; Katoozian & Davy, 2000), 

ou encore sur les proprietes des materiaux de la tige (Katoozian, Davy, Arshi, & Saadati, 

2001; Prendergast, Monaghan, & Taylor, 1989). 

Certaines etudes vont encore plus loin et revisent completement le concept de 

tige femorale tel qu'applique actuellement. Les concepts ainsi developpes vont de la tige 

raccourcie (Westphal et al., 2006) a la prothese sans tige (Joshi, Advani, Miller, & 

Santare, 2000; Tai et al., 2003), en passant par l'optimisation de la forme du col 

(Mandell, Carter, Goodman, Schurman, & Beaupre, 2004) et la biodegradation d'un 
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morceau de la tige pour faire varier dans le temps la distribution spatiale des charges 

dans le femur (Goetzen, Lampe, Nassut, & Morlock, 2005). Ces concepts visent en 

general a diminuer le stress shielding et les micromouvements tout en continuant 

d'employer les materiaux metalliques traditionnels. 

Utilisation de materiaux composites 

Les materiaux composites polymeres ont de nombreuses applications 

biomedicals (Ramakrishna, Mayer, Wintermantel, & Leong, 2001) et offrent plusieurs 

avantages par rapport aux materiaux traditionnels. Dans le cas des implants de hanche, 

l'utilisation de composites pourrait permettre d'ajuster la rigidite des implants a des 

valeurs predeterminees (Simoes, Monteiro, & Vaz, 2001) et de reduire le stress shielding 

(Srinivasan, de Andrade, Biggers, & Latour, 2000). La cupule acetubulaire a egalement 

fait l'objet d'etudes pour son remplacement par un modele en composite (Mathias & 

Tabeshfar, 2006). 

Plusieurs etudes theoriques existent sur la performance anticipee de tiges 

femorales en composites divers (Akay & Asian, 1996; De Santis, Ambrosio, & Nicolais, 

2000; Li et al., 2002; Srinivasan, de Andrade, Biggers, & Latour, 1999; Yildiz, Chang, 

& Goodman, 1998), mais tres peu de ces modeles ont ete implantes. L'exemple le plus 

notoire est celui des protheses dites « isoelastiques », qui furent un desastre sur le plan 

clinique (Wilke, Seiz, Bombelli, Claes, & Diirselen, 1994), en raison d'une 

augmentation importante des micromouvements quelques mois apres 1'intervention. 
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Techniques de modelisation des PTHs 

Os 

La reconstruction 3D du femur est frequemment faite par tomodensitometrie 

quantified (QCT), ce qui permet d'acquerir a la fois une geometrie et une distribution de 

la densite osseuse. Le modele ainsi obtenu est un femur personnalise du patient, dont la 

densite et le module d'Young sont regies pour chaque element individuellement. Ce type 

de femur est repute comme etant assez fidele a la realite (Stromsoe, Hoiseth, Alho, & 

Kok, 1995). 

Une autre methode couramment employee pour la modelisation du femur est 

l'utilisation d'un femur generique (le plus souvent un femur composite ou un femur 

numerique tire de sites publics ) separe en deux zones; os spongieux et os cortical. On 

attribue ensuite des proprietes lineaires isotropes aux deux materiaux. La geometrie 

femorale est done bien reproduite, mais l'attribution des proprietes du materiau est plus 

grossiere. 

Une comparaison entre ces deux methodes de modelisation et un femur 

cadaverique a ete effectuee par (Taddei, Cristofolini, Martelli, Gill, & Viceconti, 2006); 

ils en ont conclu que si Failure generale des contraintes dans le femur generique a 

materiaux isotropes etait semblable a celle du femur personnalise, il existe certaines 

differences locales importantes a la surface de l'os. Le femur personnalise semble done 

mieux representer les contraintes surfaciques de l'os cadaverique. Bien que 1'etude 

n'inclut pas les contraintes internes ou celles a la surface du canal medullaire, il est 

probable que les memes differences existent. 

2 Par exemple, http://www.ulb.ac.be/project/vakhum/ 

http://www.ulb.ac.be/project/vakhum/
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Interface os-implant 

L'interface os-implant est le point-cle de la modelisation par elements finis d'une 

prothese totale de hanche, puisqu'elle influence a la fois les micromouvements et le 

transfert des charges vers le femur. Cette interface a done fait l'objet de plusieurs etudes, 

numeriques et experimentales. 

Plusieurs etudes existent sur le coefficient de friction os-implant, notamment 

celle de Hashemi, Shirazi-Adl & Dammak (1996); la resistance ultime de ce type de 

fixation a egalement fait l'objet d'etudes (Probster, Voigt, Fuhrmann, & Gross, 1994). 

Malheureusement, ces etudes portent sur des implants metalliques (titane, acier 

inoxydable); il n'existe pas d'etudes de friction sur des implants en materiaux 

composites. 

Le comportement frictionnel de l'interface os-implant est la plupart du temps 

modelise par le modele de friction de Coulomb (modele traditionnel de la force de 

friction proportionnelle a la force normale), mais certains auteurs preconisent un modele 

non-lineaire (Dammak, Shirazi-Adl, & Zukor, 1997; Hefzy & Singh, 1997; Mann, 

Bartel, Wright, & Burstein, 1995) qui represente mieux les contraintes transmises au 

femur, et ce pour les protheses cimentees et non cimentees. 

La modelisation adequate de l'interface os-implant a fait l'objet de plusieurs 

etudes (Egan & Marsden, 2001; Fernandes, Folgado, Jacobs, & Pellegrini, 2002; 

Reggiani, Cristofolini, Varini, & Viceconti, 2007; Zachariah & Sanders, 2000); ces 

auteurs en arrivent a specifier un type d'element preferable (surface a surface, point a 

point, surface a point). Un trait commun unit ces etudes; la plupart de ces auteurs 

negligent de specifier les parametres utilises dans leurs modeles pour l'interface. Or la 

demonstration a ete faite que certains de ces parametres, telle la rigidite du contact, 
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peuvent changer dramatiquement le resultat (Bernakiewicz & Viceconti, 2002; Orlik, 

Zhurov, & Middleton, 2003), quel que soit le type d'element choisi. 

Remodelage osseux 

II existe plusieurs modeles du phenomene de remodelage osseux, aussi appele 

adaptation fonctionnelle. Le stimulus mecanique entraine une reorientation des 

trabecules osseuses et une densification de leur structure ainsi qu'un epaississement de 

la paroi corticale. Certains modeles sont bases sur l'etat de deformation (Hart et coll, 

1984-1990), d'autres sur l'etat de contrainte (Cowin et coll, 1984-1992), sur l'energie de 

deformation (Huiskes et coll, 1987-2003) ou sur un taux d'endommagement mecano-

biologique versus le taux de reparation biologique (Levenston & Carter, 1998). Aucun 

de ces modeles ne peut etre valide formellement, mais plusieurs sont acceptes; 

notamment celui de Huiskes (Van Rietbergen et al., 1993), l'un des plus couramment 

employes dans la litterature. Ce modele predit la densite de l'os spongieux dans la tete 

femorale de maniere suffisamment fidele pour etre considere comme acceptable. 

Le chargement impose au femur lors de la simulation de 1'adaptation 

fonctionnelle module spatialement le signal de remodelage osseux (Bitsakos, Kerner, 

Fisher, & Amis, 2005); en consequence, le remodelage observable sur un femur sera 

dependant du nombre de forces musculaires incluses dans le modele (beaucoup de 

modeles n'incluent que la force du grand trochanter). Les sites d'attachement de ces 

forces sont moins sujets a la resorption, et certaines zones specifiques sont egalement 

affectees. 
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1.3 Procede de fabrication de la prothese biomimetique 

Modele geometrique 

La geometrie de la prothese est de type anatomique, c'est-a-dire qu'elle epouse la 

forme de la cavite du canal medullaire du femur. Un aper9u de cette geometrie est 

presente a la figure 1-4. 

Figure 1-4 : Representation schematique de la geometrie de la prothese totale de hanche 

(dimensions en mm) 
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Materiau et mise en forme 

Le materiau utilise pour la fabrication se presente sous forme de gaines tressees 

de differents diametres. Ces gaines doivent etre enfilees l'une sur l'autre pour obtenir 

l'epaisseur finale desiree. 

Un procede de fabrication appele moulage par compression avec vessie gonflable 

est utilis6 pour mettre en forme le mat6riau. Ce procede consiste a inserer a l'interieur 

des gaines de materiau une vessie en silicone qui sera ensuite gonflee avec de l'air 

comprime lorsque le materiau sera dans le moule. Ce dernier sera done coince entre les 

parois du moule et la vessie, comme illustre a la figure 1-5. 

I Pression d'air 

_ _ / " j - — - - " * " " Composite 

Vessie 

Figure 1 -5 : Representation du procede de moulage par vessie gonflable 

Le procede permet d'obtenir une piece creuse; en controlant la temperature du 

moule et la pression d'air comprime dans la vessie, il est possible de controler la 

consolidation du composite. Ces deux variables ont ete optimisees dans un precedent 

travail pour obtenir un materiau dont les proprietes mecaniques se rapprocheraient au 

mieux de celles de l'os cortical que la prothese vise a remplacer. La densite du materiau 

et son module d'Young en compression ont ainsi ete optimises (Campbell, 2006). 
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Une premiere etape de moulage' est necessaire pour la consolidation du 

composite. Au terme de cette etape, un excedent de materiau deborde des contours de la 

piece, comme illustre a la figure 1-6. Cet excedent doit etre coupe; la prothese subit 

ensuite le meme procede de moulage une seconde fois, avec une couche de revetement 

polymerique dans le moule. Une fois cette deuxieme etape terminee, la prothese est prete 

pour l'application d'une couche d'hydroxyapatite, pour aider a son osteointegration. 

Figure 1-6 : Prothese apres la premiere etape du procede de moulage 

L'excedent de materiel qui doit etre coupe apres la premiere etape de moulage 

vient du debordement du materiau hors de la cavite du moule, attribuable au fait que le 

moule ne peut etre ferme completement avant que sa temperature n'atteigne une valeur 

suffisante pour faire fondre la resine du materiau (le materiau brut occupe un espace 

beaucoup plus important que sa version moulee). Ce debordement occasionne done une 

reorientation des fils des tresses a la surface de la ligne de joint dont les consequences 

seront illustrees plus loin dans ce travail. 

3 Protocole complet de moulage disponible a 1'annexe 1. 
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1.4 Le modele initial de la prothese 

Le modele par elements finis utilise pour l'etude preliminaire du concept 

biomimetique (Bougherara, Bureau, Campbell, Vadean, & Yahia, 2007) est constitue 

d'un modele numerique du femur composite de la compagnie Pacific Research Labs 

(Vashon, Washington) et d'une reconstruction surfacique de la prothese fabriquee en 

laboratoire. Des elements contacts servent a modeliser 1'interface os/implant. Un modele 

du femur seul ainsi qu'un modele avec une prothese solide en titane ont egalement ete 

utilises a des fins de comparaison. 

Le femur est compose d'elements solides tetraedriques lineaires et est divise en 

deux zones distinctes, soit celle composee d'os cortical et celle composee d'os 

trabeculaire. L'os cortical est represente par un materiau lineaire orthotrope, et l'os 

trabeculaire par un materiau lineaire isotrope; les proprietes utilisees pour ces deux 

materiaux sont resumees au tableau 1-1 . La jonction entre les deux zones est realisee a 

l'aide d'un maillage continu. 

4 Proprietes tirees de la litterature, voir Bougherara & al (2007) 
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Tableau 1-1 : Proprietes du materiau de l'os dans le modele initial 

Proprietes materiau de l'os trabeculaire 

E 0,4 GPa 

v 0,3 

Proprietes materiau de l'os cortical 

Ex 

Ey 

Ez 

Vxy 

Vyz 

Vxz 

GXy 

Gyz 

Gxz 

11,5 GPa 

11,5 GPa 

17,5 GPa 

0,3 

0,4 

0,4 

3,0 GPa 

3,5 GPa 

3,5 GPa 

Note : L 'axe z est parallele au canal medullaire en direction 
caudate, I'axe x est en direction mediate etl'axe y en direction 
posterieure 

La structure de la prothese est quant a elle composee d'elements coque laminee 

quadratiques. Ces elements utilisent la theorie classique des lamines pour definir le 

comportement global de 1'element. Le maillage utilise est regulier et le materiau est 

lineaire orthotrope. La prothese comporte egalement un coeur interne constitue 

d'elements tetraedriques lineaires dont le materiau est isotrope lineaire; les proprietes 

mecaniques utilisees sont tirees de Campbell (2006) ou estimees a partir de celles de l'os 

cortical et sont resumees dans le tableau 1-2. 
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Tableau 1-2 : Proprietes du materiau de la prothese dans le modele initial 

Proprietes du coeur interne 

E 0,4 GPa 

v 0,2 

Proprietes du materiau composite de structure 

Ex 

Ey 

Ez 

Vxy 

Vyz 

Vx z 

Gxy 

GyZ 

Gxz 

16,4 GPa 

16,4 GPa 

3,5 GPa 

0,3 

0,35 

0,35 

3,0 GPa 

3,5 GPa 

3,5 GPa 

Note : L'axe z est parallele au canal medullaire en direction 
caudale, I 'axe x est en direction mediate et I 'axe y en direction 
posterieure 

L'interface os/implant est modelisee dans la partie distale par des elements 

contacts symetriques de type standard dont les proprietes en friction (|xs = 0,6) ont ete 

tirees de la litterature (Hashemi, Shirazi-Adl, & Dammak, 1996) et proviennent d'essais 

de friction cobalt/chrome-os cadaverique. Pour ce qui est de la partie proximale, les 

contacts sont symetriques et de type colle avec un coefficient de friction eleve (\is = 1); il 

s'agit d'une modelisation de la stabilite secondaire. Le femur a d'abord ete coupe selon 

le plan osteotomique chirurgical puis evide par une operation booleenne; la prothese 

epouse done parfaitement la cavite ainsi creee, du moins dans le modele geometrique. Le 

maillage du femur dans le modele par elements finis etant relativement grossier, il y a 

presence d'une interference geometrique au niveau du contact, tel qu'illustre a la figure 

1-7. Cette interference geometrique devra etre prise en compte lors du calcul. 



24 

Figure 1-7 : Interference geometrique des elements contacts femur-implant 

Partie distale de la tige femorale representee en orange; elements du femur en violet 

Deux cas de chargements ont ete utilises dans 1'etude preliminaire de 

(Bougherara, Bureau, Campbell, Vadean, & Yahia, 2007); le premier cas (cas 1, 

presente au tableau 1-3) est non physiologique et sert a une verification sommaire de la 

validite du modele, le deuxieme (cas 2, presente au tableau 1-3) est physiologique et sert 

a 1'evaluation des performances de la prothese biomimetique. Ces deux cas de 

chargements sont tires de la litterature (Akay & Asian, 1996; Prendergast, Monaghan, & 

Taylor, 1989) et comprennent deux forces : les forces de contact de la hanche, et la force 

dans le grand trochanter. Ces deux forces sont appliquees directement sur une serie de 

noeuds choisis sur la crete du femur et sur la surface superieure du coil de la prothese (la 

tete de la prothese n'est pas representee dans le modele). Le femur est coupe et 

immobilise dans sa partie distale (voir figure 1-8). 
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Tableau 1-3 : Composantes des forces utilisees dans les deux cas de chargements du 

modele preliminaire 

Composantes de la force de 

contact de la hanche (N) 

Composantes de la force 

musculaire de l'abducteur (N) 

Cas 1 

Cas 2 

Fx 

-1026 

-320 

Fy 

0 

-448 

Fz 

2819 

1820 

Le systeme de coordonnees utilise est celui du femur, 
direction caudate, axe x en direction mediale et axe y en 

Fx 

0 

430 

soit: axe z parallele 
direction posterieure 

Fy 

0 

0 

Fz 

0 

-1160 

au canal medullaire en 
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Force de contact de la hanche 

Force d'abduction 

/ / / S 
Fixation complete 

Figure 1-8 : Representation simplifiee du modele par elements finis initial 

(adapte de Bougherara & al (2007)) 

A partir de ce modele ont ete calcules par analyse statique du cas de chargement 

n° 1 les micromouvements, le transfert de charge dans le femur ainsi que le remodelage 

osseux. Le modele est d'abord solutionne en une seule etape de chargement; ce calcul 

permet de quantifier les micromouvements (mouvements relatifs des elements contact, 
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dans les directions normale et tangentielle) et le transfert de charge dans le femur 

(contraintes transmises dans l'os), ainsi que les contraintes subies par la prothese. Les 

elements contact de la partie distale de l'interface os-implant ont ensuite ete modifies 

pour le calcul de la densite effective suite au remodelage osseux : ils ont ete transformed 

en contacts de type colles. 

Le modele de remodelage osseux de Huiskes est ensuite applique de maniere 

iterative au MEFs pour en determiner la densite effective de l'os. Initialement, cette 

densite est reglee a 0,8 g/cm dans tout le femur, soit une valeur mediane entre l'os 

spongieux (0,01 g/cm3) et l'os cortical (1,74 g/cm3). Le calcul est considere comme 

ayant converge lorsque la somme du vecteur de variation de la densite atteint une valeur 

negligeable. 

Le modele a ete utilise comme base pour 1'evaluation preliminaire du concept de 

tige femorale biomimetique; il n'a fait l'objet d'aucune validation autre qu'une 

verification sommaire du maximum des contraintes en comparaison avec les valeurs 

rapportees dans la litterature pour des cas de chargements semblables et des tiges 

metalliques. 
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CHAPITRE 2 : PROBLEMATIQUE ET OBJECTIFS DU PROJET 

La section 1.3 a montre que 1'optimisation du procede de moulage avait ete 

effectuee sur la base des proprietes en compression; les proprietes en traction n'ont fait 

l'objet d'aucune analyse. De plus, cette optimisation ne prenait en compte que les trois 

variables principales du moulage : la temperature, la pression appliquee et le temps de 

maintien. L'orientation des fibres des diverses couches et son influence sur le resultat 

final n'a pas ete examinee; les proprietes mecaniques en traction et en cisaillement n'ont 

pas non plus ete determinees. 

La section 1.4 a montre que si une verification sommaire du modele a ete 

effectuee, il n'a toutefois pas fait l'objet d'une validation approfondie. L'os n'a fait 

l'objet d'aucun test, la prothese numerique et la prothese reelle n'ont pas ete correlees et 

1'interface os/implant est basee largement sur des suppositions et des valeurs tirees de la 

litterature, dont certaines sont plus ou moins appropriees. 

L'objectif global de ce projet est done de valider le modele dans son ensemble, 

de corriger dans la mesure du possible les problemes ainsi identifies, et d'optimiser si 

possible le materiau biomimetique dont la tige femorale est constituee. Plus 

specifiquement, le projet peut etre divise en trois objectifs distincts : 

01. Optimisation du materiau biomimetique : en respectant les parametres 

d'optimisation du moulage tels que specifies a la section 1.3, optimiser le materiau 

composite de maniere a s'approcher au maximum des proprietes mecaniques de l'os 

cortical. 

02. Validation du modele initial: a partir du modele initial, etablir les composantes 

pouvant etre validees experimentalement et effectuer les essais necessaires a cette 
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validation. Pour les composantes non verifiables experimentalement, identifier une 

methode plus appropriee a leur validation et l'appliquer. 

03. Application des optimisations au modele final: une fois les etapes d'optimisation 

et de validation terminees, appliquer au modele initial les modifications necessaires et 

reevaluer les resultats precedemment obtenus. 
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CHAPITRE 3 : M A T E R I A U X E T M E T H O D E S 

3.1 Optimisation du materiau biomimetique 

Le materiau utilise pour la fabrication de la tige femorale est qualifie de 

« biomimetique », car ses proprietes se rapprochent de celles de l'os cortical. II est 

compose de microfibres de carbone dans une matrice de polyamide 12; les proprietes des 

deux composants sont presentees au tableau 3-1. 

Tableau 3-1 : Proprietes du composite biomimetique constituant la structure de la tige 

femorale 

Proprietes avant consolidation 

Fraction volumique de fibres de carbone 

Fraction volumique de PA 12 

Fraction massique de fibres de carbone 

Fraction massique de PA 12 

Masse volumique des fibres de carbone 

Masse volumique du PA 12 

Diametre des fibres de carbone 

Diametre des fibres de PA 12 (avant consolidation) 

Proprietes apres consolidation 

Masse volumique du CF/PA12 1,41 g/cm3 5 

Module d'Young (compression) 5 -16 GPa 6 

Le composite de CF/PA12 utilise pour la fabrication de la prothese totale de 

hanche se presente sous forme de gaines; deux diametres differents sont utilises. Or, ces 

5 Tire de Soucy, Genevieve. Rapport interne CNRC, 2006. 
6 Tire de Campbell (2006). 

0,55 

0,45 

0,683 

0,317 

1,78 g/cm3 

1,03 g/cm3 

10 um (approx.) 

26 um (approx.) 
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deux gaines presenters un tressage different, comme le montrent les figures 3-1 et 3-2. 

La TRT-100 presente un tressage beaucoup plus ajoure; elle est en consdquence 

beaucoup plus souple que la TRT-115 a l'6tat brut, et il est probable que cette difference 

persiste a l'etat moule. De plus, le patron de tressage des deux gaines est legerement 

different (fig. 3-3). 

• I Figure 3-1 : TRT-115 a l'6tat brut 

La game a un tressage tres serre, et elle tie 
se deforme pas. 

Figure 3-2 : TRT-100 a l'etat brut 

La gaine a un tressage beaucoup plus 
ajoure que la TRT-115, et il est possible de 
la deformer: Vangle entre les fibres pent 
passer de 45745° initialement a ]20760° 
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a) b) 

Figure 3-3 : Tressage du materiau CF/PA12 en gaines a ±45° 

a) TRT-115, tissage fil a fil b) TRT-100, tissage standard 2x2 

Un troisieme materiau disponible sous forme de tissu (TIT-100) a egalement ete 

utilise pour corroborer certains resultats (fig. 3-4), mais ne fait pas partie du procede de 

fabrication de la prothese. Bien que composes du meme type de fibres avec la meme 

proportion fibre/resine, ces trois tissus sont susceptibles de presenter des proprietes 

mecaniques differentes en raison de leurs configurations differentes. lis sont done 

considered comme trois materiaux distincts. 

Figure 3-4 : TIT-100 a l'etat brut 

// s'agit d'un tissage classique avec frame et 
chaine; le tout forme un ensemble 
relativement compact et difficile a defonner. 
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Les proprietes d'un seul pli de chacun des trois materiaux seront d'abord 

determinees; ces proprietes seront ensuite utilisees pour calculer une optimisation de 

l'orientation des couches dans le lamine final. La theorie classique des plaques laminees 

(TCPL) sera utilisee pour calculer cette optimisation, qui sera ensuite moulee et testee 

pour confirmer sa validite. 

3.1.1 La theorie classique des plaques laminees 

La theorie classique des plaques laminees est une extension aux lamines de la 

theorie classique des plaques. Dans cette theorie, il est assume que l'hypothese de 

Kirchoff est verifiee, c'est-a-dire : 

1) une ligne droite perpendiculaire (normale transverse) a la mi-surface 

du lamine reste droite apres la deformation 

2) les normales transverses sont inextensibles 

3) les normales transverses restent perpendiculaires a la mi-surface apres 

deformation 

Les deux premiers enonces assurent que le deplacement transverse est 

independant de la coordonnee en epaisseur, et la deformation selon l'epaisseur ezz reste 

nulle. Le troisieme enonce implique que les cisaillements transverses sxz et syz sont nuls. 

Lors de la formulation de la theorie, des restrictions additionnelles sont 

enoncees: 

1) les couches adherent parfaitement les unes aux autres 

7TiredeBerthelot(1999) 
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2) le materiau de chaque couche est lineaire elastique et a trois plans de 

symetrie (par exemple, un materiau orthotrope) 

3) chaque couche est d'epaisseur uniforme 

4) les deformations et deplacements sont petits 

5) les cisaillements transverses a la surface du lamine sont nuls 

Dans la theorie classique des plaques laminees, trois deformations sont done 

nulles (ezz, exz et eyz). Bien que la contrainte transverse oz ne soit pas nulle, le fait que EZZ 

soit egal a zero entraine son elimination de l'equation du travail virtuel. La relation 

constitutive d'une seule couche k d'un lamine peut done etre decrite par la formule 

suivante (materiau dans ses directions principales): 

(*) r 
Qu 

G.2 
0 

G,2 

Q22 

0 

0 " 
0 

e66_ 

(*) 

• 

'^ 

e2 

kJ 
Eq. 3-1 

Les valeurs des Qij sont determinees a partir des proprietes mecaniques du 

materiau de la couche k: 

Qu 
l-v12v21 

12 — 

Q = El 

l -v 1 2 v 2 1 

l-v]2v2l l-vl2v2l 

Eq. 3-2 

Qee ~ G\2 

Ces formules sont valables pour le materiau dans ses directions principales; les 

lamines comportant plusieurs couches orientees de maniere aleatoire doivent etre 

presentes dans la direction xy du lamine. Apres application de la matrice de rotation a 

l'equation 3-2, la formule devient done : 
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L'application de 1'equation du travail virtuel implique une integration couche par 

couche. Les forces resultantes deviennent done les suivantes : 
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ou {e0} et {e1} sont respectivement le vecteur des deformations membrane et le 

vecteur des deformations en flexion. Sous forme compacte, la formule s'exprime ainsi : 
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'AT 

M 

[A] [B] 
sym [D] 

M Eq. 3-6 

Les matrices A, B et D sont obtenues de la maniere suivante : 

k 

Eq. 3-7 

Pour un lamine compose de couches de materiau orthotrope avec leur plan xy 

oriente de maniere aleatoire, les deformations et les contraintes prennent 1'allure 

presentee a la figure 3-5. 

—1 

i 
7 

(a) 

"""T^ 

1 
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/ 

± 
^ 

<x 

(b) 

Figure 3-5 : Allure generale des contraintes et deformations dans un composite lamine 

a) deformations en fonction de l'epaisseur b) contraintes en fonction de l'epaisseur 
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3.2 Statistiques 

3.2.1 Tests d'hypotheses 

Test de Student 

Dans le but de comparer des moyennes, le test de Student a ete utilise a plusieurs 

reprises. La statistique se calcule comme suit: 

V n m 

ou x et y represented les moyennes des deux echantillons, n et m leurs tailles 

respectives et s l'ecart type de la serie complete de donnees. Une fois la valeur de T 

etablie, il suffit d'extraire d'une table de statistiques la valeur Tp correspondant au 

niveau de signification desire a. Cette valeur de a correspond a la probabilite que T soit 

inferieur a Tp (p = P(T < Tp)); plus elle est faible, plus il est improbable que les deux 

moyennes soit considerees egales par accident. 

Les calculs de ces tests d'hypotheses ont ete effectues a l'aide du logiciel Matlab 

et de sa fonction ttest2, qui permet de comparer la moyenne de deux echantillons 

provenant de distributions normales avec des variances inconnues et possiblement 

inegales. En plus de permettre la specification d'un niveau de signification a, il calcule 

directement la probabilite p; c'est le calcul qui est presente a quelques reprises dans ce 

travail. 
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3.2.2 Plans d'experiences 

L'examen de 1'influence d'une serie de facteurs sur une reponse peut se reveler 

un travail long et ardu lorsque ces facteurs sont nombreux ou qu'ils peuvent prendre une 

serie de valeurs. Par exemple, pour des facteurs ayant deux niveaux possible, le nombre 

total d'experimentations pour evaluer toutes les combinaisons possibles s'eleve a 2k. 

Dans bien des cas, il est soit impossible soit peu pratique d'effectuer ce type d'analyse 

complete; on fait plutot appel a la science des plans d'experiences. 

Le cas ou les 2k combinaisons possibles sont testees est appele design factoriel 

complet, et est applicable lorsque le nombre de facteurs est reduit. Dans le cas contraire, 

il existe des methodes pour reduire le nombre de facteurs en regroupant leurs effets; par 

exemple, l'effet de xi devient impossible a distinguer de celui de X2*X3*X4. Ce type de 

plan d'experience est etabli en prenant une fraction du design factoriel complet; on 

l'appelle design fractionnel factoriel. II varie en fonction du generateur de design choisi 

(quels effets sont confondus, lesquels demeurent distincts), et sa taille depend de ce 

generateur. 

La resolution d'un tel design depend des effets qui sont confondus. Si les effets 

principaux (ceux d'un facteur seul) sont confondus avec les interactions entre deux 

facteurs, alors il s'agit d'un design de resolution III. Si les effets principaux sont 

confondus avec les interactions entre trois facteurs, la resolution est de IV. Plus la 

resolution est elevee, plus le nombre d'experiences est important dans le plan8. 

Dans le cas present, une analyse des facteurs cle de l'optimisation du materiau 

composite a ete conduite; cette analyse comportait 9 facteurs a 3 niveaux; 39 

combinaisons possibles. II etait done peu pratique de faire un design factoriel complet; 

Tire de Hoaglin, Mosteller, & Tukey (1983). 
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un « screening design » a d'abord ete choisi. L'objectif de ce type de plan d'experience 

est de reduire le nombre de variables a un niveau plus facile a manipuler. 

Le design choisi etait un design fractionnel de resolution IV; etant donne les 

resultats de cette premiere evaluation, il n'a pas ete necessaire de poursuivre les analyses 

statistiques. 

3.3 Validation du modele par elements finis 

Le modele est constitue de trois elements principaux; le femur, la prothese et 

1'interface os-implant. Ces trois elements devront done etre valides de maniere 

individuelle. Un resume de la methodologie employee est presente a la figure 3.6. 

L'etape d'optimisation du materiau composite permettra d'etablir les valeurs a 

utiliser pour le materiau. Ensuite, une validation du comportement de la prothese dans 

son entier sera realisee experimentalement. La methode employee sera de type 

locale/globale; la reponse globale de l'eprouvette sera d'abord examinee pour une 

evaluation preliminaire, puis ces resultats seront confirmes par 1'analyse des reponses 

locales (situees a des points precis sur l'eprouvette). 

Le femur devra egalement etre valide de maniere independante; la methode pour 

ce faire sera une comparaison avec des donnees de la litterature. Cette partie de la 

validation sera numerique uniquement. 

Une fois ces deux elements valides, l'interface os-implant fera l'objet d'une 

etude de sensibilite pour determiner les parametres cruciaux a la representation adequate 

de la stabilite initiale et secondaire. Une fois identifies, des valeurs seront attribuees a 

ces parametres, soit par experimentation ou par examen de la litterature. 
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3.3.1 Validation du femur 

Le femur numerique est base sur un femur composite de la compagnie Pacific 

Research Labs (Vashon, USA); ce type de femur composite a deja fait l'objet d'une 

validation mecanique (Cristofolini, Viceconti, Cappello, & Toni, 1996) et est 

generalement accepte comme un remplacement acceptable aux femurs cadaveriques, 

plus difficiles a obtenir et a manipuler. 

L'etape de validation consistera done a verifier que le modele numerique de ce 

modele mecanique est egalement acceptable. Des donnees de la litterature seront 

utilisees pour la comparaison; deux simulations seront effectuees. La premiere est un 

essai de flexion 3 points, dans la direction antero-posterieure (AP) puis dans la direction 

latero-mediale (LM). La deuxieme est un essai de compression sur un femur fixe 

distalement avec une inflexion de 11°. Ces simulations seront conduites sur trois femurs 

differents (la geometrie demeure identique pour toutes les simulations): 

Femur 1 : Femur initial, compose de solides tetraedriques lineaires avec un 

materiau lineaire orthotrope (designe « Femur solide 185 orthotrope ») 

Femur 2 : Femur compose de solides tetraedriques quadratiques avec un 

materiau lineaire orthotrope (designe « Femur solide 187 orthotrope ») 

Femur 3 : Femur compose de solides tetraedriques quadratiques avec un 

materiau lineaire isotrope (designe « Femur solide 187 isotrope ») 

Les resultats de ces simulations seront ensuite compares a des donnees tirees de 

la litterature. 
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Malheureusement, la plupart des donnees disponibles pour fin de comparaison 

sont incompletes. Trois principaux problemes existent: 

Description sommaire des essais effectues : les essais effectues, que ce soit 

pour les femurs composites ou cadaveriques, sont souvent decrits tres 

sommairement. Les conditions frontieres de ces tests doivent etre estimees, ce 

qui introduit une erreur dans les calculs. 

Courbes completes non publiees : tres peu d'auteurs publient leurs courbes 

completes. Une courbe typique ainsi qu'un resume des resultats sont la plupart 

du temps les seules donnees disponibles. 

Moyennes sur plusieurs specimens : les resultats presentes sont frequemment 

des moyennes de tous les specimens testes. Or, les tissus osseux presentent une 

variabilite assez etendue (attribuable a l'age du patient, a sa sante osseuse, aux 

variations geometriques, etc) qui n'est pas necessairement refletee dans ces 

moyennes. 

En raison de ces limitations, une certaine deviation par rapport aux courbes de 

reference sera acceptee. Les courbes utilisees pour la comparaison sont tirees de 

Untaroiu (2005) et Cristofolini, Viceconti, Cappelo, & Toni (1996). 

3.3.2 Validation de la prothese 

Le modele initial est constitue d'elements coque paraboliques capables de 

representer des materiaux lamines (SHELL99 du logiciel Ansys). Le logiciel demande 

les proprietes et 1'orientation de chaque couche et effectue un calcul base sur la theorie 

classique des lamines pour calculer les contraintes et deformations de chaque pli 

individuellement. Les elements coque requierent un ratio largeur/epaisseur d'au moins 

10 pour etre qualifiees de « minces »; or le modele initial a un ratio d'environ 1,33. 
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Une alternative a 1'utilisation d'elements coque consiste a utiliser des elements 

coque solide; un element solide a 8 noeuds supportant les lamines et concu expressement 

pour la modelisation des coques epaisses, qui utilise la mecanique des milieux continus. 

Ce type d'element offre l'avantage de s'orienter comme une coque traditionnelle (l'axe z 

est dans la direction de l'epaisseur, done la plus mince), ce qui est essentiel pour la 

modelisation d'un materiau orthotrope. 

Une derniere option consiste a utiliser des elements solides pour representer la 

prothese. Ces elements solides existent en version lineaire ou parabolique, et certains 

peuvent egalement supporter les composites lamines. Les elements solides offrent 

l'avantage d'etre insensible a l'epaisseur du lamine modelise; ils sont concus pour des 

deformations et orientations aleatoires. Leur desavantage est l'orientation de leurs axes, 

qui est parallele au systeme de coordonnees global. Etant donnee l'utilisation d'un 

materiau orthotrope, ces axes devront etre reorientes pour chaque element. 

Quatre options seront done testees pour la prothese : 

Option 1 : Choix du modele initial, soit des coques quadratiques basees sur la 

theorie des lamines 

Option 2 : Coques solides lineaires supportant les lamines 

Option 3 : Elements solides lineaires orientes 

Option 4 : Elements solides quadratiques orientes 

Ces quatre options seront simulees et les resultats compares avec ceux obtenus a 

partir de specimens instrumentes a l'aide de jauges de deformations. Dans un premier 

temps, les reponses globales experimentales et numeriques seront comparees; si ces 

resultats se revelent satisfaisants, les reponses locales seront egalement analysees. Dans 

le cas contraire, il y aura d'abord un ajustement des proprietes materiaux pour mieux 
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representer les reponses globales experimentales, puis les reponses locales seront 

analysees. 

3.3.3 Interface os-implant: Elements contact 

Pour modeliser 1'interface os/implant, des elements de type contact surface a 

surface supportant les grandes deformations ont ete utilises. L'expression « grandes 

deformations » designe une deformation qui affecte la geometrie de 1'element; ces 

deformations sont generalement de l'ordre de 2 a 3 % ou plus. 

Composition des elements contacts 

Les elements contact sont constitues de deux parties : un element dit « contact » 

defini sur l'une des deux surfaces en contact, et un element dit « cible » defini sur 1'autre 

surface. Les micromouvements rapportes par Ansys sont ceux du contact par rapport a 

sa cible (le « glissement » du contact), plus precisement des points de contact ayant ete 

specifies sur l'element (points de Gauss ou noeuds de l'element, au choix de 

l'utilisateur). 

Un contact peut etre symetrique ou asymetrique. Le contact asymetrique est 

constitue d'une cible et d'un contact; il est adequat dans la plupart des cas ou les deux 

materiaux en contact ont des rigidites semblables. Dans le cas contraire, il faut utiliser 

un contact symetrique (ou paire de contact): une cible et son contact sont defini s dans 

un premier temps, puis le contact devient la cible et vice-versa pour former un deuxieme 

contact qui complete la paire de contact. Ce type de contact est moins sujet aux 

problemes de convergence, mais exige un temps de calcul beaucoup plus grand. 
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Comportement general de la surface de contact 

II est possible de definir le comportement general du contact en specifiant un 

type : il peut s'agir d'un contact « colle » (points de contact attaches), d'un contact 

« rough » (le glissement n'est pas permis), « sans separation » (le glissement est permis 

mais le contact ne peut s'ouvrir), ou d'un contact « standard » (glissement et ouverture 

permis, points de contact detaches). 

Comportement frictionnel 

Le comportement frictionnel est defini par trois parametres principaux : la 

cohesion, le coefficient de friction et le cisaillement maximal. La cohesion correspond 

au cisaillement supporte par le contact en 1'absence de pression (done de friction), le 

cisaillement maximal correspond a la limite au dela de laquelle le contact glisse et le 

coefficient de friction est celui du modele de Coulomb. Une representation graphique est 

presentee a la figure 3-7. 
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Comportement frictionnel des elements contact 
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Figure 3-7 : Representation graphique des principaux parametres du comportement 

frictionnel des elements contact surface a surface 

Deux autres parametres de moindre importance dans la situation actuelle peuvent 

egalement etre definis : le ratio coefficient statique/dynamique permet de specifier le 

coefficient de friction dynamique, et le coefficient exponentiel d'affaiblissement permet 

d'adoucir la transition entre les comportements statique et dynamique. 

Controle de la convergence du calcul 

Le facteur de penetration normale et son equivalent tangentiel sont normalement 

utilises pour controler la convergence du calcul. Ces deux facteurs represented les 

rigidites normale (kn) et tangentielle (kt) du contact, et sont optimises par Ansys, qui les 

met a jour a chaque etape de chargement, sous-etape ou iteration (au choix). Une 
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tolerance peut etre specifiee pour chacun des deux facteurs; le calcul est considere 

comme ayant converge si la penetration et le glissement sont a l'interieur des limites 

ainsi imposees. 

II est important de noter que les elements contacts sont normalement utilises pour 

determiner des resultats comme la pression ressentie par les deux corps en contact ou les 

charges transmises; la distance de glissement et la penetration ne sont habituellement pas 

des resultats, mais des parametres de controle du calcul, optimises pour assurer la 

convergence et la rapidite du calcul avec une interpenetration et un glissement reduits au 

minimum. II est done primordial de regler adequatement ces parametres pour eviter de 

produire un resultat aleatoire. 

* 
Etude de sensibilite 

Comme mentionne a la section 1.2.2, la plupart des auteurs negligent de 

mentionner les parametres utilises dans les elements contact lors d'etudes de 

micromouvements a l'interface. Or, certains de ces parametres peuvent faire varier les 

resultats, et ce de maniere importante. Une etude de sensibilite sera done conduite sur un 

modele axisymetrique simple afin de determiner quels sont les parametres cruciaux pour 

la modelisation adequate de la stabilite initiale et secondaire. Les valeurs devant etre 

attributes lors des simulations subsequentes sur le modele complet de la prothese a ces 

parametres seront ensuite evaluees, a partir de la litterature ou d'experimentations. 

3.3.4 Remodelage osseux 

Le stimulus mecanique entraine une reorientation des trabecules osseuses et une 

densification de leur structure ainsi qu'un epaississement de la paroi corticale. Bien que 

ces phenomenes soit simulables directement, leur application sur un os complet est 
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associee a un cout de calcul prohibitif. C'est pourquoi la plupart des modeles de 

remodelage osseux traitant du stimulus mecanique se concentrent plutot sur la densite 

resultante de l'os. Celle-ci permettra de distinguer les zones d'os cortical (densite 

maximale) de celles d'os spongieux, ainsi que les zones ou les trabecules osseuses sont 

plus serrees (densite intermediate entre celle de l'os cortical et celle de l'os spongieux). 

L'un des modeles les plus couramment utilises est celui de Huiskes; il est 

generalement choisi pour sa simplicite d'application. Dans le modele de Huiskes 

(illustre a la figure 3-8), la variation de densite observable est directement 

proportionnelle a la stimulation fournie par la densite d'energie de deformation. Un 

certain niveau d'energie Uo est l'etat homeostatique du systeme, mais ce niveau n'est 

pas zero; 1'absence de stimulus mecanique est en soi un stimulus mecanique. Quant a la 

zone situee autour de Uo qui ne repond pas a la stimulation, il s'agit de la « zone 

paresseuse » de l'os; il existe en effet un seuil minimum de stimulation pour obtenir une 

reponse. 
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Module de remodelage osseux de Huiskes 
0.4 r 

0-3 r Apposition d'os nouveau 

Zone paresseuse 
K * 

uo 

Resorption osseuse 

-0.4L i i i i 

0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1 
Densite d'energie de deformation 

Figure 3-8 : Representation schematique du modele de remodelage osseux de Huiskes 

En considerant que le chargement est constant sur la piece de tissu osseux, il 

existe un etat de densite qui optimise les proprietes mecaniques de l'os, en donnant une 

densite plus elevee aux zones plus sollicitees et une densite moindre la ou les efforts sont 

moindres. Puisqu'un changement de la densite entraine un changement des proprietes, 

les contraintes et deformations changent, ce qui entraine un changement dans la 

stimulation, ce qui entraine un changement de densite. La variation de densite peut done 

etre representee par un systeme itere : 

PM = Pi + Cremoielaxe " Stimulit Eq. 3-9 

EM=3790-pl EQ- 3-10 
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stimuli^fi^e-Xfi^-E^fi^] Eq. 3-11 

La relation 3-10 definissant le module d'Young decoulant d'une densite donnee 

est celle de Carter, generalement acceptee depuis 1977. Bien d'autres formulations 

existent, celle-ci a ete choisie pour sa simplicity d'application. 

Le modele de remodelage osseux de Huiskes a ete presente ici dans sa plus 

simple expression; la realite est plus complexe. II a ete demontre par Beaupe & al. 

(1990) que la courbe de remodelage presentee a la figure 3-8 est dependante a la fois de 

la region osseuse et de l'historique de chargement sur l'os. 

La validation d'un modele de remodelage osseux depasse le cadre de ce travail; il 

sera done pris pour acquis que le modele est valide, et les conditions d'application seront 

examinees, ainsi que l'influence des autres parametres (tels ceux de l'interface os-

implant) sur les resultats du calcul. 

3.4 Techniques de mesures 

3.4.1 Extensometre video (essais de traction) 

Les essais de traction seront realises a l'aide d'un extensometre video et d'une 

machine servo-mecanique de traction. L'extensometre video permet de tester un 

specimen sans qu'il n'y ait de contact physique; des points de couleur sont dessines a la 

surface de l'echantillon et leur parcours est suivi par une camera. Un logiciel specialise 

calcule ensuite les deformations axiale et transverse ainsi que le module d'Young, le 

coefficient de Poisson et toute autre donnee pertinente. 
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3.4.2 Jauges de deformation 

Choix des jauges de deformation 

Trois principaux facteurs influencent le choix des jauges de deformation dans le 

cas present: 1'utilisation d'un materiau composite, les discontinuites presentees par ce 

materiau et la courbure de la surface de la piece finie . 

L'utilisation d'un materiau composite pose un probleme thermique; la 

conductivite thermique de leur matrice polymerique etant tres faible, ces materiaux 

n'absorbent pas la chaleur comme le font les metaux. Une jauge de deformation 

alimentee degage une certaine chaleur; si elle est fixee sur une piece metallique, cette 

derniere de dissiper adequatement cette energie thermique et la temperature de la jauge 

reste fixe. Le composite ne possedant pas une bonne conductivite thermique, les jauges 

seront done a risque de chauffer; il faudra choisir des grilles plus grandes. Les rosettes 

empilees sont egalement a proscrire, puisque la jauge superieure de ces rosettes est 

toujours plus difficile a maintenir en temperature, etant separee de la surface du materiau 

par les autres jauges de la rosette. 

Le materiau teste presente une discontinuite en surface; les fils des tresses, 

toujours visibles apres le moulage, forment un treillis dont chaque fibre se deforme selon 

une direction preferentielle. Cette discontinuite du materiau impose de choisir des grilles 

plus grandes, afin d'obtenir une moyenne des deformations sur la surface. La courbure 

de la piece finie requiert des jauges a petites grilles. Une jauge trop grande installee sur 

ce type de surface sera distorsionnee ; il sera alors impossible de balancer le pont de 

Wheatstone. Comme ces exigences sont contradictoires, un compromis doit etre fait: 

des rosettes 0°-90° a grandes grilles ont ete choisies. Ces rosettes sont un modele sans 

9 Informations tirees de www.vishay.com 

http://www.vishay.com
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film de protection; elles sont done plus souples et il est possible de les coller sur la 

surface des specimens. En contrepartie, certaines de ces jauges risquent d'etre trop 

distorsionnees pour etre utilisables; il y aura done des pertes pour certaines courbes. 

Installation des jauges 

Toutes les jauges ont ete branchees en demi-pont; une jauge active sera couplee 

avec une jauge identique inactive afin d'assurer la compensation en temperature. La 

seule exception a cette regie est celle des jauges de torsion, qui sont un modele de type 

UV concu en demi-pont; elles sont done deja compensees en temperature et seront 

branchees telles quelles. 

Lecture des jauges de deformation 

Un conditionneur de jauges a huit canaux de type 2100 de la compagnie 

Intertechnology (Toronto, Canada) a ete utilise pour la lecture des jauges. De longs fils 

proteges sont utilises pour brancher le specimen; la longueur des fils non-proteges entre 

ces rallonges et 1'eprouvette s'en trouve reduite a environ 20 cm. Cette configuration 

permet de reduire le niveau de bruit sur les canaux. 
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Figure 3-9 : Conditionneur de jauges de deformation de type 2100 avec systeme 

d'acquisition utilises lors des essais avec jauges 
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CHAPITRE 4 : OPTIMISATION DU MATERIAU COMPOSITE 

BIOMIMETIQUE 

4.1 Objectif et methodologie 

01. Optimiser le materiau composite de maniere a s'approcher au maximum des 

proprietes mecaniques de I 'os cortical 

Les proprietes de l'os cortical sont resumees au tableau 4-1. La methodologie 

proposee pour atteindre ces valeurs est simple : dans un premier temps, des essais de 

traction seront effectues sur un seul pli du materiau pour en determiner 

experimentalement les proprietes elastiques. Des essais en compression seront 

egalement effectues. La theorie classique des lamines presentee a la section 3.1.1 sera 

utilisee pour calculer a partir des proprietes en traction une configuration optimale des 

couches du lamine; une fois cette optimisation calculee, la configuration obtenue sera 

moulee et testee pour confirmer en la faisabilite et la validite. 

Tableau 4-1 : Proprietes mecaniques de l'os cortical (Li et al., 2003) 

Module elastique Module de cisaillement 

Os cortical (GPa) (GPa) 

Ea Eb Ec Gab Gac Gbc 

Diaphyse 21^9 14^6 UJ> 6^99 6 3 5,29 

Metaphyse 17,5 11,7 9,3 5,59 5,03 4,23 

Note : L'axe a correspond estparallele au canal medullaire (direction axiale), I'axe b correspond a la 
direction circonferentielle et l'axe c a la direction radiale. Coefficients de Poisson : v„/, = 0,205, vac -
0.109. vh,= 0.302. 
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4.2 Determination experimentale des proprietes mecaniques du composite 

Le precede de moulage du composite ayant deja fait l'objet d'une optimisation 

sur la base des proprietes en compression et de la consolidation obtenue, seules les 

proprietes en traction seront d'abord considerees pour 1'optimisation. 

4.2.1 Essais de traction sur un seulpli du materiau 

Le materiau doit d'abord etre moule en un seul pli pour en determiner les 

proprietes. Ces dernieres pourront ensuite etre utilisees dans le calcul d'une 

optimisation. 

Trois types d'echantillons ont ete moules pour la gaine TRT-100; la gaine sans 

deformation (angles entre les fibres 90790°), etiree au maximum sur sa longueur (angles 

120760°) et etiree au maximum sur sa largeur (angles 507130°). Quelques-uns des 

resultats obtenus sont resumes au tableau 4-2; ces resultats sont typiques pour ce type de 

materiau. 

Tableau 4-2 : Resultats des essais de traction realises sur des lamines composites 

TRT-100 d'un seul pli avec extensometre video (largeur = 20 mm, longueur = 120 mm, 

epaisseur = 0,5 mm, taux de deformation = 5 mm/min) 

TRT-100 120760° 

TRT-100 507130° 

TRT-100 90790° 

Ei (GPa) 

35,3 ±5,1 

33,4 ± 3,0 

21,8 + 7,5 

E2 (GPa) 

10,6 ± 2,3 

7,0 + 2,1 

10,8 + 2,5 

E45° (GPa) 

18,0 ±7,2 

10,1 + 1,5 

30,9 + 12,2 

V12 

N/A 

N/A 

2,13 + 1,02 
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L'etonnant resultat pour le coefficient de Poisson est attribuable a la presence de 

trous dans le materiau, lesquels sont tres visibles dans la figure 4-1. Ces trous entrainent 

une reorientation des fibres du treillis lors de l'essai de traction; l'effet de Poisson 

mesure n'est done pas entierement du a une compression laterale du materiau comme 

e'eut ete le cas sur un mat6riau isotrope (materiaux pour lesquels la limite de 0,5 du 

coefficient de Poisson a ete etablie). 

Figure 4-1 : Echantillon moule d'un seul pli du materiau composite de CF/PA12 

En raison de la presence de ces porosites dans les echantillons du composite en 

un pli, la variabilite des donnees est beaucoup trop grande pour que celles-ci soient 

utilisables. 

4.2.2 Calcul des proprietes des plis d'un lamine a partir de ses proprietes 

globales 

Les essais de traction sur un seul pli du materiau ayant produit des resultats non 

concluants, d'autres options doivent etre envisagees. La meilleure d'entre elles est le 
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calcul des proprietes d'une couche de lamine a partir de donnees obtenues pour un 

lamine de deux plis identiques, en utilisant la theorie classique des lamines. 

Calcul d'un lamine a deux plis 

10 Equations constitutives d'un lamine (etat plan de deformation) 

sym 

Ai2 

A22 

V 
A2(, 

4*. 

'*„ 
£» 

J xy 

• + 
B„ B 12 

sym 

B 16 

5 6 6 

Eq. 4-1 

Dans le cas d'un test de traction effectue selon l'une des directions principales, 

pour un materiau orthotrope, Ai6 = A26 = Ny = 0. Les courbures dues a la flexion et a la 

torsion sont egalement nulles, ce qui elimine de 1'equation la matrice B et reduit le 

systeme d'equation a sa plus simple expression : 

Nx 

0 

N. 
xy J 

A, 

sym 

0 

0 Eq. 4-2 

Les equations des efforts axial et transverse etant maintenant decouplees de 

1'effort de cisaillement, celui-ci peut etre traite de facon independante, et 1'equation s'en 

trouve encore reduite : 

I 0 
Ai A2 
sym A22 

pour un test de traction selon la direction 1, et 

\£x 

If., 
Eq. 4-3 

Voir section 3.1.1 
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pour un test de traction selon la direction 2; 

ou encore : 

A i A2 
sym A 22. \£., 

Eq. 4-4 

Nx=Anex + Al2ey 

0 = Al2ex + A22ey 

Eq. 4-5 

Les Aij peuvent ensuite etre remplaces par leurs constituants respectifs, ce qui donne le 

systeme d'equations suivant: 

Nx = (/*, (G,,), + K (g,, \ ]ex + {h, (g l2), + h2 {Ql2 )2 )ey 

0 = (ht (2,2 )• + h2 (g12 )2 K + (^ (fi22), + h2 (g22 )2 )e, 
Eq. 4-6 

Dans le cas present, les deux couches sont faites du meme materiau et ont la 

meme epaisseur; (Qij)k = cte et hi = h2, ce qui donne : 

Nx=2hQuex+2hQney 

0 - 2hQi2ex + 2hQ22ey 
Eq. 4-7 

Les coefficients de la matrice Q sont relies aux proprietes elastiques de chacun 

des plis par les relations suivantes : 

E, E, „ ^12^2 Eq. 4-8 
Gn = 

1 - W 2 . 
a - £' '22 

l-vl2v2l 
Q, 

l-vl2v2l 

Calcul d'un lamine a un pli 

Dans le cas d'un lamine a une seule couche, le calcul serait le suivant: 

I 0 
Ai A: 
sym A 

Eq. 4-9 

22 J l£y, 

pour un test de traction selon la direction 1, et 
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n n y-i1 2 

sym A22 

pour un test de traction selon la direction 2; 

Eq. 4-10 

ou encore : 

Nx=Anex+Axley 

22 £y U — Ai2£ "• **~)~>£v 

Eq. 4-11 

En remplacant les Ay par leurs equations respectives, le systeme devient: 

Nx=Hqn£x+Hqn£y 

0 = Hqn£x + Hq22£y 
Eq. 4-12 

Les coefficients qy peuvent etre obtenus experimentalement a l'aide des 

proprietes elastiques et des relations mentionnees precedemment (equation 3-2). 

Relation entre les deux calculs 

Dans le cas present, un lamine de deux plis rigoureusement identiques est teste 

pour determiner les proprietes d'un seul, puisque ce dernier ne peut pas etre teste 

directement. Le systeme d'equations est done le suivant: 

2/jg, xex + 2hQney =NX= Hqnex + Hqney 

2hQn£x + 2hQ22£y - 0 = Hqnex + Hq22£y 
Eq. 4-13 

On peut done en deduire que 2hQjj = Hqy. De plus, H = 2h par definition du 

probleme, ce qui permet de conclure que Q0 = qy. Les proprietes d'un pli pourront done 

etre determinees directement a partir de celles mesurees sur un lamine de deux plis 

identiques. Le raisonnement serait egalement valable pour un nombre aleatoire de plis, 

en supposant que tous soient identiques et que la theorie classique des lamines soit 
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applicable au materiau. Dans le cas present, comme le material! n'est pas testable a un 

seul pli, la supposition est faite que la TCPL est applicable et les proprietes seront 

calculees a partir d'echantillons a deux plis. Les donnees seront ensuite validees avec 

des echantillons a plusieurs plis. 

4.2.3 Essais de traction sur deux plis du materiau 

Les essais de traction sur la gaine TRT-100 ont donne les resultats 

montres au tableau 4-3. Le test statistique de Student permet de conclure que le 

materiau, en plus d'etre orthotrope, est identique dans ses deux directions (Ei = E2, G12 = 

G21 et V12 = V21). Les proprietes qui seront utilisees pour l'optimisation sont fournies au 

tableau 4-4. 

Tableau 4-3 : Resultats des essais de traction realises sur des lamines composites 

TRT-100 de 2 plis avec extensometre video (largeur =13 mm, longueur = 120 mm, 

epaisseur = 0,7 mm, taux de deformation = 5 mm/min) 

TRT-100 [0°]2 

E, (GPa) 31,15 ±7,02 

E2(GPa) 28,20 ±1,73 

G12 (GPa) 2,95 ± 0,27 

G21 (GPa) 2,80 ± 0,52 

v t2(GPa) 0,34 + 0,10 

v2](GPa) 0,38 ±0,10 
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Tableau 4-4. Proprietes en traction de la gaine TRT-100 

TRT-100 [0°]2 

E45o (GPa) 12,72 + 2,60 

Ei(GPa) 29,81 ±5,31 

v12(GPa) 0,36 + 0,21 

G12 (GPa) 2,86 + 0,44 

Quant a la gaine TRT-115, son faible diametre empeche de la mouler dans une 

direction autre que 45°, soit celle du tube (des echantillons moules dans toute autre 

direction seraient trop petits pour etre testes adequatement). Nous supposons done que 

cette gaine est egalement orthotrope et identique dans ses deux directions. Les resultats 

des essais de traction sont fournis au Tableau 4-5. 

Tableau 4-5 : Proprietes en traction de la gaine TRT-115 

tirees des resultats des essais de traction realises sur des lamines composites TRT-115 de 

2 plis avec extensometre video (largeur = 14 mm, longueur =120 mm, epaisseur = 0,9 

mm, taux de deformation = 5 mm/min) 

TRT-115 [4S°]2 

E, (GPa) 82,82 ± 12,47 

V12 1,94 ±0,31 

4.2.4 Essais en compression sur diverses configurations du lamine 

Des essais en compression ont ete realises avec diverses configurations du 

lamine pour en determiner les proprietes. Comme l'echantillon de compression est de 

forme cylindrique, le procede de moulage (annexe 1) implique un nombre reduit de 
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configurations possibles, les gaines n'etant utilisables que dans une seule direction. Les 

resultats des essais de compression sont montres au tableau 4-6. 

Tableau 4-6 : Module d'Young en compression pour diverses configurations 

calcule a partir des resultats des essais de compression realises sur les deux types de 

lamines composites de 4 a 9 plis (diametre exterieur = 22,0 mm, epaisseur mur = 3,7 

mm, hauteur = 44 mm, taux de deformation = 1 mm/min) 

Configuration Ei (GPa) 

WTIT-100[0°]6 9,86 + 0,99 

(2) TIT-100 [90°]6 9,36 ± 0,76 

(3) TRT-115 [45°]3TRT-100 [45°]2 10,12 + 1,40 

(4) TRT-115 [45°]3TRT-100 [45°]6 9,19 + 0,52 

(5) TRT-100 [45°]4 3,99 + 0,44 

(6) TRT-100 [45°]9 9,21 + 1,05 

(7) TRT-115 [45°]4 2,40 + 0,18 

A l'exception des configurations 5 et 7, tous les modules d'Young peuvent etre 

consideres comme egaux a des probabilites variant de 12 a 96%, et ce malgre le fait que 

les configurations 1 et 2 soient testees selon la direction des fibres alors que toutes les 

autres configurations sont testees a 45°. Les deux configurations divergentes sont celles 

comportant le moins grand nombre de couches, soit 4. II semblerait done que le module 

d'Young en compression soit dependant uniquement d'une epaisseur critique au dela de 

laquelle la valeur plafonne. Le materiau n'est done pas optimisable en compression 

autrement que par l'optimisation du precede de moulage, une etape deja accomplie 

(Campbell, Bougherara, Bureau, Denault, & Yahia, 2005). 



63 

4.3 Optimisation du materiau par la theorie classique des laminees 

Pour ce qui est des proprietes en compression, aucune optimisation ne semble 

possible puisqu'il n'y a pas de variation en fonction de la configuration des couches 

(voir tableau 4-6), a 1'exception des configurations a 4 couches pour lesquelles les 

valeurs diminuent fortement. Les proprietes en traction ne presentent toutefois pas le 

meme comportement et sont potentiellement optimisables par la theorie classique des 

lamines presentee a la section 3.1.1. La gaine TRT-115 ne sera pas utilisee pour cette 

optimisation; son module d'Young etant considerablement plus eleve que la cible, son 

inclusion serait nuisible. 

4.3.1 Variables de design 

Les principales variables de design sont: 

• Angle entre les fibres d'une meme couche (influence les modules Ei et E2 

d'une couche) 

• Nombre de couches (influence l'epaisseur du lamine final) 

• Orientation des couches (influence le Ex et Ey effectif du lamine final) 

4.3.2 Contraintes de design 

Controle du module d'Young de chacune des couches 

Le controle du module d'Young de chacune des couches implique de choisir un 

angle entre les fibres qui soit optimal afin d'assurer de la robustesse a l'erreur de la 

solution. Le choix d'un angle aigu (ce qui donne un angle obtus dans la deuxieme 

direction materiau) entraine un taux de variation du module d'Young plus important 

pour chaque degre d'erreur versus la valeur visee, ce qui implique un controle beaucoup 

plus rigoureux de cet angle. De plus, les modules d'Young plus eleves que ce type de 
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configuration procure ne sont pas necessaires dans le cas present; Tangle choisi est done 

de 90°. 

Nombre de couches 

Les calculs en fatigue realises par Gritti (Gritti, Priscillia. Rapport interne CNRC 

2004) permettent de conclure qu'une epaisseur de 3 mm est requise, ce qui correspond a 

8,57 couches, done 9 couches dans la prothese. 

Couplage flexion-extension 

Pour eviter un effet indesirable de couplage flexion-extension, nous avons fait le 

choix de ne considerer que des lamines symetriques, ce qui constitue une condition 

suffisante (mais non necessaire) a ce que le couplage flexion-extension soit nul. 

Materiau dans ses directions principales 

Pour eviter les solutions triviales, les proprietes du materiau doivent etre 

calculees dans ses directions principales. Chaque couche devra done avoir une couche 

complementaire pour respecter une symetrie par rapport a la ligne de materiau (0°). 

Comme le materiau est orthotrope avec Ei = E2, la symetrie par rapport a la ligne de 45° 

est automatiquement acquise avec celle de la direction materiau. 

Faisabilite en laboratoire 

Le materiau devra etre realisable en laboratoire avec des tubes tresses; les 

orientations a angles extremes sont done a eviter. 

Ordre d'empilement des couches 

Les diverses couches devront etre empilees de maniere a maximiser la resistance 

en flexion du lamine et a atteindre une valeur suffisante a sa mise en service dans la 

prothese. Les couches avec les angles d'orientation les plus petits devront done etre a 

1'exterieur. 
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Robustesse de la solution 

Autant que faire se peut, la solution devra etre robuste aux variations d'angles 

entre les fibres et aux variations d'orientations entre les couches. 

4.3.3 Optimisation 

Une fois les conditions initiales fixees, le lamine prend la forme [a/-a/b/-b/45°]s, 

avec a<b et a & b e [0 : 45]°. 

Critere d 'optimisation : 

mm(E{a,b)eff -E c i b l e)2 q ' 

Le Eeff (module d'Young effectif du lamine) est calcule pour les directions 0° et 

45°, puisque Ex = Ey dans tous les cas, et que E45 depend directement de Gxy tout en 

offrant l'avantage d'etre du meme ordre de grandeur que Ex. La methode de calcul 

employee pour Eeff est la theorie classique des lamines. La Figure 4-2 illustre les 

resultats du calcul d'optimisation : 
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Orientations relatives des fibres pour un materiau optimise 

0 5 10 15 20 25 30 
Orientation de la fibre a 

Figure 4-2 : Courbe d'optimisation du materiau biomimetique. 

Les valeurs sur chaque axe representent l'orientation en degres des plis a et b. 

Comme le montre la Figure 4-2, la bande rouge represente une erreur de 2,1 GPa 

par rapport a la cible de 21,9 GPa, et la bande bleu royal une erreur de 2,5 GPa. Les 

zones bleues representent les solutions impossibles (celles situees sous la ligne de 45° 

violent la condition de base a<b, et celles dont la fibre "a" a un angle inferieur a 10° sont 

irrealisables); les solutions optimales se trouvent done dans la partie de la bande rouge, a 

l'interieur de la zone blanche. 
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4.3.4 Analyse des resultats 

Atteinte des objectifs 

La Figure 4-2 represente les erreurs positives par rapport aux valeurs cibles. 

L'absence d'une zone verte (qui aurait represente des empilements avec une erreur 

negative) permet de conclure qu'il n'est pas possible d'atteindre les valeurs cibles, 

seulement de s'en approcher avec un minimum d'erreur. 

Etude de sensibilite 

Un « screening design» est d'abord effectue afin d'essayer d'eliminer des 

variables. Un modele factoriel fractionnel de resolution IV est choisi; il permet de 

conclure que la couche a 45° (celle du centre) a tres peu d'influence en comparaison des 

autres. De plus, une symetrie est observee entre les couches superieures et inferieures du 

lamine. Une tendance generalisee est observable : plus Tangle d'une couche est aigu, 

plus son influence sur le resultat est mineure. 

Les combinaisons optimales seraient done celles qui sont plus difficiles a realiser 

techniquement; un compromis devra done etre fait pour avoir une robustesse acceptable 

et un empilement realisable. Derniere conclusion, vu la faible dispersion des donnees, il 

n'est pas necessaire de continuer les investigations statistiques. Une combinaison peut 

etre choisie graphiquement dans la zone optimale determinee anterieurement: 12° pour 

Porientation "a" et 20° pour 1'orientation "b" . 
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Module elastique en fonction de orientation de la couche 

20 30 40 50 60 70 
Orientation de la couche (deg) 

Figure 4-3 : Comparaison de la solution calculee versus les valeurs cible 

La figure 4-3 represente le module elastique predit du lamine optimise en 

comparaison avec les valeurs cibles, soit celles de l'os cortical, selon la direction dans 

laquelle la valeur est mesuree. Comme le lamine est orthotrope avec Ex = Ey 

(contrairement a l'os cortical), la courbe est symetrique et epouse celle de l'os seulement 

sur la moitie de son parcours. 

Une liste plus exhaustive des proprietes predites du lamine optimise est presentee 

au tableau 4-7. 
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Tableau 4-7 : Proprietes predites du lamine optimise 

[TRT-100 45/45] x 9 

E^o 18,8 GPa 

Ei = E2 24,0 GPa 

V12 0,5 

G,2 5,8 GPa 

Ces valeurs devront etre validees par des essais de traction sur un moulage plat 

de la solution optimisee (ce qui permettra egalement de verifier la faisabilite en 

laboratoire de 1'optimisation). 

4.3.5 Essais de traction sur la solution optimisee 

Les essais de traction sur la solution optimisee (et sur quelques configurations 

intermediaires) ont donne les resultats du Tableau 4-8 

Tableau 4-8 : Resultats des essais de traction sur la solution optimisee 

Configuration Ei (GPa) E2 (GPa) E45° (GPa) E.45° (GPa) 

(1) [127-12720%20745°]s 43 + 7 66 + 14 48 + 13 58 + 10 

(2) [12°]2[-12]2 50 + 24 

(3) [20°]2[-20]2 60 ± 12 

(4) [207-20°]2 36 + 10 

Les resultats de la configuration optimisee (voir tableau 4-8) sont clairement 

differents des resultats attendus (voir tableau 4-7) et sont superieurs aux valeurs 

maximales possibles selon cette theorie (30 GPa, soit la valeur de Ei pour deux plis du 

materiau). La theorie classique des lamines n'est done pas applicable au materiau. De 

plus, la configuration 2 aurait du donner un materiau aux valeurs plus elevees que les 
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configurations 3 et 4, puisque Tangle d'orientation est plus aigu. Or, ce n'est pas le cas, 

les configurations 2 et 3 doivent etre consideres egaux (36% au test de Student). 

Finalement, les configurations 3 et 4 auraient du donner exactement la meme valeur. Or, 

leur difference est significative (0,29% lors du test de Student). Une partie de cette 

difference peut s'expliquer a partir de l'examen des images microscopiques des 

echantillons (figure 4-4). 

Figure 4-4 : Image a 5x d'un echantillon de deux plis de TRT-100 moules aux 

conditions normales de temperature et de pression 

Les deux couches du materiau ne sont pas planes; elles sont imbriquees l'une 

dans l'autre. Ceci viole done l'une des hypotheses de base de la TCPL, puisque certaines 

fibres sont orientees dans la direction de l'epaisseur; les couches ne peuvent etre 

assimilees a une couche de lamine unidirectionnel. 

Cette imbrication des couches explique egalement que les configurations 2 et 3 

aient des proprietes plus elevees que la configuration 4; dans la configuration 4, une 

couche a 20° suit une couche a -20°. Les fibres ne s'alignent done pas entre elles et ont 

plus tendances a etre orientees dans la direction de l'epaisseur, ce qui diminue leurs 



71 

proprietes dans le plan. Les deux autres configurations ont l'avantage d'avoir deux 

couches identiques qui se suivent et agissent probablement plus comme une seule 

couche de materiau. 

Le materiau ne peut done etre optimise avec la theorie classique des lamines. En 

fait, le test sur cette solution optimisee a demontre que les modules d'Young semblent 

plafonner vers des valeurs d'environ 50 a 60 GPa lorsque le nombre de couches 

augmente ou que ces couches sont imbriquees l'une dans 1'autre. 

4.3.6 Conclusions sur les proprietes en traction du materiau 

Puisque la configuration des couches sur la prothese restera dans son etat initial 

(3 couches de TRT-115 + 6 couches de TRT-100), ce sont les proprietes de cette 

configuration qui doivent etre utilisees. 

Tableau 4-9 : Resultats des essais de traction sur le lamine de 6 plis de TRT-100 

mesure lors d'essais de traction avec extensometre video (largeur = 17,75 mm, 

longueur = 120 mm, epaisseur =1,8 mm, taux de deformation = 5 mm/min) 

TRT-100 [45°]6 

E, (GPa) 

G12 (GPa) 

Vl2 

46,5: 

3,8 i 

0,44: 

t9,6 

:1,0 

fc0,5 

Ces proprietes sont celles qui seront considerees pour le reste de ce travail. 
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4.3.7 Hypotheses sur les proprietes hors plan 

Les proprietes hors plan etant relativement difficiles a evaluer sur le composite, 

ces valeurs ont d'abord ete evaluees par la loi des melanges, puis modifiees 

empiriquement pour tenir compte du fait que les fibres sont orientees dans la direction 

de 1'epaisseur. Le module d'Young est ainsi passe de 1 GPa a 10 GPa; les coefficients de 

Poisson ont ete fixes a la meme valeur que celle utilisee dans le plan. Les modules de 

cisaillement ont quant a eux ete augmentes de 50% par rapport a la valeur rapportee pour 

G12, qui etait de 4 GPa (voir tableau 4-10). 

Tableau 4-10 : Proprietes hors plan du materiau, determinees a partir de la loi des 

melanges et d'une majoration empirique 

Propriete Valeur 

E^ 10 GPa 

vi3 0,4 

V23 0,4 

G B 6 GPa 

G23 6 GPa 
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4.4 Conclusion 

L'objectif etait d'optimiser la configuration des couches du lamine composite 

pour s'approcher au maximum des valeurs de module d'Young de l'os cortical; ceci 

s'est revele impossible a faire avec la theorie classique des lamines, en raison de 

1'imbrication des couches entre elles qui rend inapplicable cette theorie. La plupart des 

theories de modelisation des lamines ayant pour base cette theorie, ces modeles sont 

egalement inutiles dans le cas present. Des valeurs empiriques ont tout de meme ete 

obtenues pour les proprietes du composite; ces valeurs seront utilisees dans la 

modelisation par elements finis. 
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CHAPITRE 5 : VALIDATION DE LA MODELISATION 

5.1 Objectif et methodologie 

02. Validation du modele initial, par experimentation lorsque possible, dans le but 

d'assurer la veracite des resultats publies. 

Les trois elements principaux du modele seront examines tour a tour; le femur 

sera d'abord valide avec des donnees de la litterature, la prothese sera ensuite validee 

experimentalement et 1'interface os-implant analysee et parametree avec des valeurs de 

la litterature. Les autres elements du modele (conditions frontieres et remodelage 

osseux) feront egalement l'objet d'une analyse. 

5.2 Validation du femur 

Le femur numerique est tire d'un modele de femur composite dont la validite 

mecanique a deja ete demontree experimentalement; il est done pris pour acquis que la 

geometrie est representative d'un femur generique. 

Les proprietes des materiaux utilises dans le modele initial ont ete presentees a la 

section 1.4; un rappel de ces chiffres est presente au tableau 5-1, ainsi que les proprietes 

utilisees pour le femur avec materiaux isotropes. Les trois femurs compares sont le 

femur numerique initial (solide 185 orthotrope, elements tetraedriques lineaires), un 

femur avec elements tetraedriques quadratiques et un materiau orthotrope (solide 187 

orthotrope) et un femur avec elements tetraedriques quadratique et un materiau isotrope 

(solide 187 isotrope). 
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Tableau 5-1 : Resume des proprieties materiaux utilisees dans 1'evaluation des trois 

femurs numeriques 

Proprietes materiau de 1 

E 

V 

'os trabeculaire 

0,4 GPa 

0,3 

Proprietes materiau de I'os cortical isotrope 

E 

V 

Proprietes materiau de I'os 

17,5 GPa 

0,3 

cortical orthotrope 

Ex 

Ey 

Ez 

Vxy 

Vyz 

Vxz 

GXy 

Gyz 

Gxz 

11,5 GPa 

11,5 GPa 

17,5 GPa 

0,3 

0,4 

0,4 

3,0 GPa 

3,5 GPa 

3,5 GPa 

Note : L'axe z est parallele au canal medullaire en direction 
caudale, l'axe x est en direction mediale et l'axe y en direction 
posterieure 

Comme indique au bas du tableau, le systeme de coordonnees utilise pour 

appliquer ces proprietes est cartesien; le plan xy correspond au plan transverse dans la 

partie cylindrique du femur. Dans le col du femur, la situation est differente; l'axe long 

est a environ 30° de l'horizontale, les proprietes sont done mal orientees dans cette 

section. 

La partie cylindrique du femur est done relativement bien orientee, mais la tete et 

le col du femur ainsi que les condyles risquent de presenter des anomalies. 
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5.2.7 Test de flexion 3 points 

Conformement a la simulation decrite dans Untaroiu (2005), le femur est 

completement restreint dans sa partie proximale, et les translations des directions antero-

posterieure (AP) et latero-mediale (LM) sont egalement restreintes (voir figure 5-1). Un 

chargement est ensuite applique au centre du femur (selon son axe long), dans les 

directions LM puis AP successivement. Sollicite dans cette position, le femur a une 

forme quasi-cylindrique. Les resultats sont ensuite compares avec des courbes provenant 

de diverses sources. La deflection mesuree est celle de l'impacteur. Ces courbes sont 

tirees de Untaroiu (2005); tous les femurs sont cadaveriques a 1'exception de la 

simulation lineaire d'Untaroiu. Les donnees sont originalement tirees de Ehler & Losche 

(1970), Mather, (1968b), Sromsoe, Hoiseth, Alho & Kok (1995) et Yamada (1970). 

Fixation 

Figure 5-1 : Representation schematique du test de flexion 3 points sur le femur 

Le test est presente ici en direction latero-mediale 
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Direction latero-mediale 

Les resultats des trois simulations de flexion 3 points dans la direction latero-

mediale sont resumes sur le graphique 5-2. 

Deflection de I'impacteur pour chargement selon direction LM 

Stremsee 1995 

-~-Sollde 185 orthotrope 

—Sollde 187 orthotrope 

——-Sollde 187 Isotrope 

Yamada 1970 

FE Simulation 

Deflection (mm) 
13 15 

Figure 5-2 : Test de flexion 3 points sur femur dans la direction LM 

Comme on peut le voir sur la figure 5-2, le femur numerique n'a pas un 

comportement lineaire et sa deformation est moindre que celles des femurs cadaveriques 

representes. Le meilleur des trois femurs semble etre le solide 187 orthotrope, mais 

meme ce dernier semble un peu trop rigide. 

Direction antero-posterieure 

Les resultats des simulations de flexion 3 points sur le femur numeriques sont 

resumes dans la figure 5-3. Encore une fois, cette figure permet de constater que le 
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femur n'a pas un comportement lineaire. Le femur solide 187 orthotrope semble encore 

une fois se rapprocher au mieux des courbes de comparaison. II semble rejoindre la 

plage de valeurs admissible pour des ddflections plus elevees, mais son comportement 

general ne suit pas celui des femurs cadaveriques lorsque de faibles chargements sont 

appliques. 

Deflection de I'impacteur pour chargement selon direction AP 

Ehler 1970 

_ - 'Mather 1968 

5000-, 

4500-

4000 -
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z 

Fo
rc

e 
( 

/ 
x -a 

Y a m a d a 1970 

— FE Simulation 

Deflection < m m ) 

-Solide 185 orthotrope 

-Solide 187 orthotrope 

• Solide 187 isotrope 

13 

Figure 5-3 : Test de flexion 3 points sur femur dans la direction AP 

5.2.2 Test de compression 

Le test de compression sur femur est tire de Cristofolini, Viceconti, Cappello, & 

Toni (1996); il consiste a fixer distalement le femur avec une adduction de 11°, puis a 

appliquer une force sur la tete du femur. Dans la simulation par elements finis, tous les 

degres de libertes ont ete bloques dans la zone des condyles femoraux, et la force a ete 

appliquee directement sur la tete du femur. 
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F = 800N 

Fixation 

Figure 5-4 : Representation schematique du test de compression sur le femur (adduction 

de l l 0 ) 

Contrairement au test de flexion 3 points, les donnees de comparaison ne sont 

pas constituees de courbes, mais d'une moyenne des deplacements axiaux des specimens 

tiree de la courbe charge-deplacement obtenue de la machine de traction. Les resultats 

numeriques ainsi que ceux de la litterature sont resumes au tableau 5-2. 
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Tableau 5-2 : Deplacement axial de la tete du femur lors d'un test de compression avec 

adduction de 11 ° 

Resultats a comparer Deplacement axial (mm) 

Resultats de la litterature 

Femurs en composite 0,60 ± 0,02 

Femurs cadaveriques congeles 0,58 + 0,16 

Femurs cadaveriques seches/rehydrates 0,74 ±0,16 

Resultats numeriques12 

Femur solide 185 orthotrope 0,66 

Femur solide 187 orthotrope 0,81 

Femur solide 187 isotrope 0,72 

Les valeurs de la litterature enumerees dans le tableau 5-2 presentent une 

variabilite relativement importante pour ce qui est des femurs cadaveriques (0,58 a 0,74 

±0,16 mm), attribuable a la variabilite biologique de ce type de specimen. La plage de 

valeurs acceptables serait done de 0,58 a 0,74 mm, valeurs a l'interieur desquelles deux 

des femurs numeriques se situent; le solide 185 orthotrope et le solide 187 isotrope. Le 

femur solide 187 orthotrope est legerement au dessus de cette plage, mais est a 

l'interieur des limites si Ton accepte l'incertitude de 0,16 mm. 

Toutefois, il importe de souligner que la tete du femur faisait partie de l'essai; or, 

comme mentionne precedemment, le materiau orthotrope utilise dans les deux premiers 

femurs n'est pas oriente selon la direction mince de l'os cortical. La tete du femur est 

done soumise a un deplacement axial surestime en raison de la faiblesse en flexion du 

col (ce dernier est a environ 30° du plan horizontal, sa rigidite en flexion est done 

moindre que celle de la partie cylindrique du femur), et les deplacements obtenus pour la 

" Tire de Cristofolini, Viceconti, Cappello, & Toni (1996) 
12 Moyenne du vecteur UZ sur un anneau dans la partie proximale, juste en dessous du col du femur 
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tete sont probablement surestimes; c'est pourquoi les valeurs ont ete calculees au haut de 

la partie cylindrique du femur. 

La tendance observee sur les deux essais de flexion 3 points se confirme done : le 

femur solide 187 isotrope est trop rigide, et les deux autres options sont dans les limites 

acceptables. 

5.2.3 Conclusion 

L'effet de l'orientation des axes du materiau sur un femur implante est marginal, 

puisque le femur coupe est quasi-cylindrique; le femur implante initial peut done etre 

considere comme valide, bien que l'utilisation d'elements quadratiques plutot que 

lineaires soit recommandee. Le femur non-implante ne peut par contre etre considere 

comme valide avec un materiau orthotrope oriente selon un systeme d'axe global. 

Le meilleur type de modele de femurs actuellement disponible est le femur 

personnalise, dont la densite et le Module d'Young sont regies pour chaque element 

individuellement. Ce type de modele etant non disponible dans les circonstances 

actuelles, le femur utilise initialement (tire d'un modele composite) est acceptable pour 

conduire une etude preliminaire. 

5.3 Validation de la prothese 

La prothese a fait l'objet d'une validation experimentale. Des specimens 

instrumentes ont ete soumis a quatre cas de chargement distincts; les reponses locales et 

la reponse globale ont ete enregistrees. Ces reponses ont ete comparees aux resultats de 

la simulation par elements finis, et ce pour quatre choix de type d'elements. Le modele 
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initial de la prothese etait constitue d'elements coque quadratiques; c'est done le premier 

type choisi (coque 93). Des elements hexaedriques solides lineaires (solide 185) et 

quadratiques (solide 186) ont egalement ete examines. Le dernier type d'element 

examine est un croisement entre une coque et un element solide; il s'agit d'une coque 

solide (coque solide 190). 

Les quatre jauges (rosettes 0790° a deux grilles pour tous les essais sauf la 

torsion, qui utilise des jauges demi-pont en « V ») sont situees sur la partie proximale de 

la prothese, a 20 mm du col. Les jauges 1 et 3 sont placees sur les faces anterieure et 

posterieure, la jauge 2 sur la face mediale et la jauge 4 sur la face laterale. La figure 5-5 

illuste le positionnement des jauges. 

Direction axiale 

Direction transverse 

Jauge anterieure (1) 

Jauge laterale (4) 

Jauge posterieure (3) 

Jauge mediale (2) 

Figure 5-5 : Positionnement et orientation des jauges de deformation sur la prothese 

Les proprietes du materiau utilisees dans les simulations sont des valeurs 

intermediaries entre les valeurs de traction et celles de compression (Ex = Ey = 25 GPa, 

Ez = 10 GPa, vxy = vyz = vxz = 0,4, Gxy = Gyz = Gxz = 6 GPa). Ces proprietes sont 

orientees individuellement pour chaque element (l'axe z est la normale a la surface 

ext6rieure). 

La reponse globale aux quatre essais est d'abord examinee pour les quatre types 

de modeles envisages (coque, solide lineaire 185, solide quadratique 186 et coque solide 

lineaire 190). Ce premier examen permet le choix d'un type de modele; l'effet des 
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proprietes materiau est ensuite examine par une breve etude de sensibilite qui permet de 

faire un choix definitif. Ce choix est ensuite valide par comparaison avec les courbes 

obtenues a partir des jauges de deformation. 

5.3.1 Essai de compression 

Le specimen est immobilise dans sa partie distale grace a un bloc d'acier 

epousant sa forme, tel qu'illustre sur les figures 5-6 et 5-7. Une tete en acier est installee 

sur le cou de la prothese (aucune fixation particuliere, conditions de friction pure) et un 

deplacement axial est ensuite impose a la tete; d'abord 0,75 mm, puis 1 mm. Ce 

deplacement maximal est atteint en 2 minutes puis maintenu pendant 15 secondes. 

Figure 5-6 : Representation schematique de l'essai de compression sur la prothese fixee 

a 16,5° d'inclinaison 
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Figure 5-7 : Montage utilise lors des essais de compression sur prothese instrumentee 

L'essai de compression a pour but de verifier la validite des donnees obtenues 

pour les proprietes en compression du materiau. La figure 5-8 presente la reponse 

globale du specimen instrumente en comparaison avec celles des modeles par elements 

finis. 

A partir de cette figure, il est clair que la prothese numerique est plus rigide (la 

rigidite est la pente de la courbe) que la prothese reelle; ceci est du a 1'utilisation de 

valeurs de module d'Young qui sont plus elevees que celles enregistrees en compression 

(25 GPa pour le modele contre 10 GPa dans la realite). 
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Figure 5-8 : Comparaison entre les reponses globales de l'essai de compression 

(experimentale et numerique) 

La prothese de type coque est egalement plus rigide que les trois modeles 

solides, qui donnent quant a elles des reponses tres comparables. Ceci est du au fait que 

les noeuds de la coque representent le milieu de son epaisseur; la prothese aurait done du 

etre modelisee a Vi epaisseur de distance (1,5 mm) a l'interieur de ses parois actuelles. 

Cette solution aurait toutefois entraine des problemes pour la modelisation de 1'interface 

os/implant. 
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5.3.2 Essai deflexion : face laterale 

Le specimen est immobilise a l'horizontale grace a un bloc d'acier epousant sa 

forme. Ce bloc est monte en porte-a-faux sur un appui normalement utilise pour des 

montages de flexion a 3 points, avec la face laterale de la prothese vers le haut. Un 

deplacement axial est ensuite impose a la prothese par un appui sur le haut de la partie 

proximale, juste avant le col. Cet essai est illustre aux figures 5-9 et 5-10. Le choix du 

point d'appui du chargement permet de sollicker seulement la partie quasi-cylindrique 

de la prothese; le montage est done assimilable a un cylindre en porte-a-faux en flexion. 

L'essai permettra de valider a la fois les proprietes en tension et celles en compression, 

en plus de permet le calcul de la rigidite effective en flexion de la prothese. 

Fixation 
F = 500 N 

Figure 5-9 : Representation schematique de l'essai de flexion sur la face laterale de la 

prothese 
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Figure 5-10 : Montage utilise lors des essais de flexion sur la face laterale avec protheses 

instrumentees 

La figure 5-11 presente la reponse globale des protheses numeriques et 

experimentale. Dans le cas de la prothese numerique, le deplacement enregistre est celui 

du noeud situe sur l'arrete laterale juste sous le col de la prothese. Cette figure permet de 

constater que la rigidite (pente de la courbe) en flexion de la prothese numerique est 

surestimee d'environ 25% (460 N/mm pour la prothese numerique versus 345 N/mm 

pour la prothese reelle). L'eprouvette 1 de la reponse experimentale a ete conservee 

malgre une anomalie en debut d'essai parce qu'elle presente la meme tendance que les 

autres eprouvettes. Le modele coque est encore une fois beaucoup plus rigide que les 

trois modeles solides, qui donnent des reponses semblables. 
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Figure 5-11: Comparaison entre les reponses globales experimentale et numerique de 

l'essai de flexion sur la face laterale 

5.3.3 Essai deflexion : face mediate 

Le specimen est installe sur le meme montage que dans l'essai de flexion sur la 

face laterale, mais la face mediale est orientee vers le haut. Une tete a ete installee sur la 

prothese (aucune fixation particuliere, conditions de friction pure), et un plateau de 

compression impose un deplacement; 1,5 mm d'abord, puis 2 mm, a une vitesse de 0,5 

mm/min. Cet essai est illustre aux figures 5-12 et 5-13. Cet essai est une repetition de 

l'essai de flexion de la face laterale, mais il inclut cette fois le col et le cou de la 

prothese. II permet done de verifier la validite sur la prothese complete des options et 

des proprietes materiaux choisies jusqu'a maintenant. 
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F = 500 N 

Figure 5-12 : Representation schematique de l'essai de flexion sur la face mediale de la 

prothese 

Figure 5-13: Montage utilise lors des essais de flexion sur la face mediale avec 

protheses instrumentees 

La figure 5-14 permet de comparer les reponses globales experimentale et 

numerique pour cet essai. L'eprouvette 3 de la reponse experimentale presente une 

anomalie en debut de courbe; ceci est attribuable a un defaut dans la conception de 
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l'essai. Un plateau de compression est utilise pour imposer un emplacement a la tete; or 

celle-ci est ronde et peut s'etre d£plac6e lateralement lors de 1'application de la force. La 

courbe a tout de merae ete conservee parce qu'elle presente la meme tendance generate 

que les autres eprouvettes. Contrairement au test de flexion sur la face laterale, la rigidite 

de la prothese est cette fois sous-estimee de 19% (260 N/mm pour la prothese numdrique 

versus 320 N/mm pour la prothese reelle). Le modele compose d'elements coque est 

encore une fois plus rigide que les trois options solides. 
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Figure 5-14 : Comparaison entre la reponse globale experimentale et numerique pour 

l'essai en flexion sur la face mediale 
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5.3.4 Essai de torsion 

Le specimen est immobilise a l'aide de deux blocs d'acier dont la forme epouse 

celle du specimen. Un deplacement en rotation est ensuite impose a l'echantillon (1,5° 

dans un premier essai, puis 2°); le deplacement maximal est atteint en 2 minutes puis 

maintenu pendant 15 secondes. Un schema de l'essai est presente aux figures 5-15 et 5-

16. Le couple ressenti devrait permettre d'etablir la reponse globale du specimen, alors 

que les reponses des jauges permettront une validation locale de la reponse du specimen. 

L'essai est concu principalement pour tester les valeurs du module de cisaillement 

utilisees dans le modele. 

C = 20 Nm 

Fixation 

Figure 5-15 : Representation schematique de l'essai de torsion sur la prothese fixee a 

angle de 16,5° 
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Figure 5-16 : Montage utilise lors des essais de torsion avec protheses instrumentees 

Le resultat de l'essai de torsion est presente a la figure 5-17. Cette figure permet 

de constater que la rigidite en torsion a tres bien ete estimee; les rigidites des trois 

courbes numeriques (17,6 Nm/°) ont une valeur presque egale a celles des specimens 

experimentaux (17,4 Nm/°). Le modele coque presentait des difficultes de convergence 

pour le test de torsion, en raison de la distorsion des elements. 
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5-17 : Comparaison entre les reponses globales experimentales et numeriques 

pour l'essai de torsion 
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Conclusion preliminaire 

Le modele coque de la prothese est abandonne en raison des problemes qu'il 

presente pour ce type d'application (distorsion lors d'un chargement de torsion, 

difficulte potentielle pour la modelisation de 1'interface os/implant si le positionnement 

des noeuds est corrige). 

Les trois modeles solides donnent des reponses comparables, avec des temps de 

calcul egalement comparables (de 7 a 8 minutes pour une simulation resolue en 5 etapes 

de chargement) et parfaitement acceptables. Le modele quadratique presente l'avantage 

de mieux supporter les grandes deformations; il est done choisi en remplacement du 

modele coque initial. 
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5.3.5 Etude de sensibilite sur les proprietes materiau 

L'hypothese de base des modeles numeriques est une valeur commune pour le 

module d'Young en traction et en compression. Or, cette hypothese ne s'applique pas a 

la prothese reelle, qui a un module d'Young en compression tres inferieur a celui en 

traction (10 GPa versus 45 GPa). La valeur de ce module d'Young utilisee jusqu'a 

maintenant est un compromis entre ces deux valeurs, mais la validite de ce compromis 

reste a demontrer. 

Dans le but d'obtenir une meilleure reponse globale, les proprietes materiaux ont 

ete augmentees ou diminuees arbitrairement (tableau 5-3) et les reponses globales 

calculees ont ete comparees aux reponses globales experimentales. Les valeurs de 

1'option 1 sont celles utilisees pour le calcul des reponses globales presentees 

precedemment; les deux autres options sont une legere augmentation ou diminution par 

rapport a ces valeurs pour tenter de s'approcher au mieux des courbes de reponse 

globale. 
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Tableau 5-3 : Trois options pour les proprietes du materiau dans la simulation des essais 

instruments 

Ex (GPa) 

Ey (GPa) 

Ez (GPa) 

vxy 

Vxy 

Vxy 

Gxy (GPa) 

Gyz (GPa) 

Gxz (GPa) 

Option 1 Option 2 Option 3 

25 

25 

20 

20 

30 

30 

10 

0,4 

0,4 

0,4 

6 

6 

6 

4 

4 

4 

3 

3 

3 
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Essai de compression 

Les reponses globales obtenues experimentalement et calculees pour les trois 

options de materiaux sont presentees sur la figure 5-18. Comme il fallait s'y attendre, la 

reponse globale est surestimee dans les trois cas; le module d'Young en traction n'est 

que de 10 GPa, alors que 1'option la plus faible a un module d'Young de 20 GPa. 
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Figure 5-18 : Comparaison des reponses globales experimentale versus calculees lors de 

l'essai de compression pour les trois options de materiaux 
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Essai de flexion : face laterale 

Les reponses globales obtenues experimentalement et calculees pour les trois 

options de materiaux sont presentees sur la figure 5-19. C'est l'option 1 qui semble 

representer le mieux le comportement reel de l'implant, bien que la rigidite soit 

surestimee (458 N/mm pour la prothese numerique versus 345 N/mm pour les r6sultats 

experimentaux). La prothese ainsi sollicitee presente une forme quasi-cylindrique en 

porte-a-faux; les proprietes en traction et en compression sont done sollicitees 

egalement, et la valeur mediane donne le meilleur resultat. 
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Figure 5-19 : Comparaison des reponses globales experimentale versus calculees lors de 

l'essai de flexion sur la face laterale pour les trois options de materiaux 
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Essai de flexion : face mediate 

Les reponses globales obtenues experimentalement et calculees pour les trois 

options de materiaux sont presentees sur la figure 5-20. C'est l'option 3, suivie de pres 

par l'option 1, qui semble cette fois le mieux representer la reponse experimentale. La 

rigidite est sous-estimee a 285 N/mm (315 N/mm pour la prothese reelle), mais est tout 

de meme relativement proche de la valeur reelle. 
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Figure 5-20 : Comparaison des reponses globales experimentale versus calculees lors de 

l'essai de flexion sur la face mediale pour les trois options de materiaux 
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Essai de torsion 

Les reponses globales obtenues experimentalement et calculees pour les trois 

options de mat^riaux sont presentees sur la figure 5-21. Comme la premiere presentation 

des courbes de reponse globale le laissait presager, c'est l'option 1 qui represente le 

mieux la reponse en torsion. En tenant compte de la variabilite observee entre les 

specimens, la courbe de l'option 1 peut etre considered comme egale a celle de la 

reponse globale experimentale (rigidit6 de 17,4 Nm/° pour la reponse experimentale 

versus 18,0 pour la reponse calculee de l'option 1). 
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Figure 5-21 : Comparaison des reponses globales experimentale versus calculees lors de 

l'essai de torsion pour les trois options de materiaux 
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Conclusion preliminaire 

L'evaluation de ces trois options de materiaux est resumee dans le tableau 5-4. II 

y a un ex aequo pour les resultats de 1'essai de flexion laterale; la difference entre les 

options 1 et 3 n'est que de 3%, elles ont done ete considerees comme equivalentes. Ces 

resultats sont peu surprenants, en raison de la difference observee entre les proprietes en 

compression et celles en traction du materiau; le compromis considere comme le 

« meilleur choix » pour la flexion laterale dans le tableau 5-4 a un module d'Young 

superieur a celui observe en compression (e'est pourquoi l'option 2 est le meilleur choix 

en compression), mais inferieur a celui observe en traction. La flexion impliquant a la 

fois de la tension et de la compression, une valeur intermediate donne un resultat 

beaucoup plus pres de la realite. Quant a la valeur du module de cisaillement, elle est 

plus elevee (6 GPa) que celle mesuree lors des essais de traction; ceci est sans doute 

attribuable a la couche de TRT-115, dont le module de cisaillement n'a pas ete mesure. 

L'option 1 sera done retenue; elle presente une valeur mediane entre les options 2 et 3 

pour ce qui est du module d'Young, et elle represente parfaitement la reponse en torsion. 

Tableau 5-4 : Resume de l'etude de sensibilite sur les proprietes materiaux dans la 

prothese numerique 

Option 1 

Option 2 

Option 3 

Compression 

3 ieme choix 

lier choix 

2"me choix 

Flexion laterale 

lier choix 

3Veme choix 

lier choix 

Flexion mediale 

2ieme choix 

3ifeme choix 

lier choix 

Torsion 

lier choix 

2ifeme choix 

yeme choix 
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5.3.6 Validation du choix final 

Le choix final du modele est done un solide quadratique oriente avec des 

proprietes materiaux medianes entre celles mesurees en traction et en compression. Ce 

choix a ete valide par une comparaison avec les courbes des jauges de deformation 

obtenues lors des tests. Le positionnement des jauges est resume sur la figure 5-22. 

Direction axiale 

Direction transverse 

Jauge anterieure (1) 

Jauge lateYale (4) 

Jauge post^rieure (3) 

Jauge m6diale (2) 

Figure 5-22 : Schema de positionnement des jauges de deformation sur les protheses 

Plusieurs courbes provenant des jauges ont du etre rejetees en raison de la 

discontinuite surfacique du materiau. Cette discontinuite a engendre dans certains cas 

des reponses contradictoires; pente positive pour certaines eprouvettes et negatives pour 

les autres. Les jauges anterieure (1) et posterieure (3) etaient particulierement sensibles a 

ce phenomene, dans les deux essais de flexion notamment. Comme les signaux de ces 

jauges etaient faibles dans ces deux essais, ces courbes ont ete abandonnees. Les courbes 

restantes sont egalement affectees par le phenomene; e'est ce qui explique en partie la 

grande variabilite observable sur certaines courbes. Les courbes rejetees sont disponibles 

a 1'annexe 2. 

D'autres rejets sont attribuables a une distorsion initiale trop elevee, qui 

empechait le balancement du pont de Wheatstone; la jauge mediale etait la plus affectee 

par ce phenomene. 
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La comparaison des courbes valables de jauges de deformation devrait permettre 

de determiner si le compromis accepte sur les proprietes materiau entraine une erreur 

importante sur les reponses locales. 

Essai de compression 

Dans l'essai de compression, la prothese est fixee a angle (16,5°) et sollicitee par 

une force appliquee sur la tete (voir figure 5-6). II y a done un moment de force dans la 

zone proximale; la jauge laterale est en tension, la jauge mediale en compression. Quant 

aux jauges anterieure et posterieure, elles sont situees pres de l'axe neutre et leur signal 

devrait demeurer plus faible que celui des deux autres jauges. Comme les jauges 

utilisees sont des rosettes cote a cote plutot qu'empilees, les grilles de ces deux jauges ne 

sont pas placees symetriquement par rapport au plan frontal de la prothese; leur reponse 

ne devraient pas etre identiques. 

La reponse des jauges lors du test de compression peut etre observee sur les 

figures 5-23 et 5-24. 
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Figure 5-23 : Reponse des jauges 1 et 2 lors du test de compression comparees avec la 

reponse du modele solide quadratique 186 (microdeformations vs force) 

La jauge anterieure transverse (1-1) presente une reponse lineaire avec une 

variabilite appreciable; idem pour la jauge anterieure axiale (1-2). La reponse du reponse 

est a l'interieur de la plage de variabilite de 1-1, mais pas de celle de 1-2. On peut noter 

d'un peu de bruit dans les eprouvettes 3 et 4 pour la jauge mediale transverse (2-1) et a 

la fin de la courbe de l'eprouvette 4 pour la jauge mediale axiale (2-2). Ces courbes 

presentant tout de meme un tendance claire, elles ont ete conservees. 
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Figure 5-24 : Reponse des jauges 3 et 4 lors du test de compression comparees avec la 

reponse du modele solide quadratique 186 (microdeformations vs force) 

La jauge posterieure transverse (3-1) presente une reponse lineaire bien 

reproduite par le modele; idem pour la jauge laterale transverse (4-1). La jauge 

posterieure axiale (3-2) presente une reponse avec une grande plage de variabilite; le 

modele est un peu plus rigide que la limite superieure de cette courbe. Quant a la jauge 

laterale axiale (4-2), elle presente une reponse lineaire de faible variabilite que le modele 

sous-estime. 

II n'y a pas de bruit dans les jauges posterieure (3-1 & 3-2) et laterale (4-1 & 

4-2), par contre la jauge posterieure axiale (3-2) donne un bon exemple des resultats 

erratiques attribuables a la discontinuity surfacique du materiau : les quatre signaux sont 
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disperses sur une plage importante, et bien que les signaux des eprouvettes 1 et 2 soient 

probablement a rejeter, il est impossible de savoir laquelle des eprouvettes restantes 

represente le mieux la prothese. 

Pour ce qui est des deformations axiales enregistrees sur les jauges mediale et 

laterale, elles sont sous-estimees par le modele dans le cas de la jauge laterale 4-2 (jauge 

en tension) et surestimees dans le cas de la jauge mediale axiale 2-2 (jauge en 

compression). Ce resultat est attribuable au fait que la valeur utilisee pour le module 

d'Young dans le modele est un compromis entre la valeur reelle du module en 

compression et la valeur reelle du module en tension. C'est l'erreur la plus importante 

qui risque de se produire dans le modele en raison de ce compromis. 

Quant aux deformations axiales enregistrees sur les jauges anterieure (1-2) et 

posterieure (3-2), la reponse superieure enregistree par la jauge anterieure (1-2) par 

rapport a la jauge posterieure (3-2) est attribuable a la difference de positionnement des 

grilles. Le fait que la jauge posterieure transverse (3-1) soit en compression est une 

indication que l'axe neutre de la prothese reelle est situe dans la zone entre la grille 

axiale de la jauge posterieure (3-2) et la jauge laterale (4-1 & 4-2). 

Globalement, la reponse predite par le modele est relativement pres des signaux 

enregistres axialement par les jauges anterieure et posterieure (en considerant que les 

reponses calculees de ces deux jauges sont placees symetriquement par rapport au plan 

frontal), et les reponses predites pour les deformations transverses sont etonnamment 

rapprochees des signaux de jauges, exception faite de la jauge mediale (2-1). L'erreur 

attendue lors du test de compression implique qu'une erreur etait egalement attendue sur 

la reponse transverse des differentes jauges; le fait que cette erreur ne se soit pas 

produite est une bonne indication de la variabilite interspecimen des echantillons, et des 

erreurs introduites par la discontinuite surfacique du materiau. 
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Essai de flexion : face laterale 

Lors de l'essai de flexion sur la face laterale, seule la partie quasi-cylindrique de 

la prothese est sollicitee; le cou et le col sont exclus (voir figure 5-9). L'essai est done 

assimilable a un cylindre en porte-a-faux soumis a une force de flexion. La jauge laterale 

est done en tension, et la jauge mediale en compression. Les jauges anterieure et 

posterieure, situees pres de l'axe neutre, ont du etre omises de cet essai en raison des 

resultats contradictoires obtenus. 

La reponse des jauges lors du test de flexion sur la face laterale peut etre 

observee sur les figures 5-25 et 5-26. La reponse du modele est en accord avec celle des 

jauges pour ce qui est de la jauge mediale axiale 2-2; quant a la reponse transverse 

calculee, elle est identique a celle de l'eprouvette 2. 
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Figure 5-25 : Reponse des jauges 1 et 2 lors du test de flexion sur la face laterale 

comparees avec la reponse du modele solide quadratique 186 (microdeformations vs 

force) 
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Figure 5-26 : Reponse des jauges 3 et 4 lors du test de flexion sur la face laterale 

comparees avec la reponse du modele solide quadratique 186 (microdeformations vs 

force) 

La jauge laterale (4-1 & 4-2) presente une plage de variabilite interspecimen 

relativement importante, mais la reponse calculee pour le modele tombe a l'interieur des 

limites de cette plage. 

II semblerait done que le module d'Young employe dans le modele soit un 

compromis acceptable entre la valeur reelle des modules en tension et en compression; 

localement, les deformations sont reproduites adequatement par 1'utilisation de cette 

valeur mediane. 



110 

Essai de flexion : face mediale 

Lors de 1'essai de flexion sur la face mediale, la prothese est maintenue en porte-

a-faux, face mediale vers le haut, et une force est appliquee verticalement sur la tete de 

la prothese (voir figure 5-12). Le cou et le col de la prothese font partie de l'essai; il ne 

s'agit done plus d'une forme quasi-cylindrique. La jauge mediale est en extension, et la 

jauge laterale en compression. Les jauges anterieure et posterieure sont situees dans la 

region de l'axe neutre; leurs signaux trop faibles et contradictoires dans plusieurs cas ont 

entraine le rejet de ces courbes. 

La reponse des jauges lors de l'essai de flexion sur la face mediale peut etre 

observee sur les figures 5-27 et 5-28. La reponse du specimen 3 presente une anomalie 

en debut de courbe; cette anomalie etait egalement presente sur la reponse globale, qui 

avait ete conservee parce que la tendance observable sur l'eprouvette etait identique a 

celle des autres specimens. La meme logique s'appliquant ici, la courbe est conservee. 

La jauge laterale (4-1 & 4-2) presente une plage de variability interspecimen 

relativement importante, tant pour la composante transverse que pour la composante 

axiale. La reponse du modele est a l'interieur de ces plages, bien que la reponse 

transverse (4-1) soit sur la limite. II semblerait done que le compromis accepte sur le 

module d'Young soit toujours acceptable, les deformations locales etant relativement 

bien reproduites par le modele. 
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Figure 5-27 : Reponse de la jauge 2-2 lors du test de flexion sur la face mediale 

comparees avec la reponse du modele solide quadratique 186 (microdeformations vs 

force) 
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gure 5-28 : Reponse de la jauge 4 lors du test de flexion sur la face mediate comparees 

avec la reponse du modele solide quadratique 186 (microdeformations vs force) 
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Essai de torsion 

Lors de l'essai de torsion, la prothese est immobilisee distalement et un couple 

est applique au cou et au col de l'eprouvette par une piece en acier epousant la forme de 

la prothese (voir figure 5-15). Les quatre jauges (de type UV, comportant deux grilles 

placees en « V » et branchees en demi-pont) sont done sollicitees en torsion, toutes dans 

la meme direction. 

La reponse des jauges lors de l'essai de torsion peut etre observee sur la figure 

5-29. La reponse du modele pour les jauges mediale et laterale (2 et 4) est tres semblable 

a la reponse experimentale; par contre, la reponse pour les jauges anterieure et 

posterieure est surestimee par un facteur de 2. Cette divergence peut s'expliquer par la 

discontinuite du materiau; les fils de la tresse composant la couche de surface sont du 

meme ordre de grandeur que les jauges elles-memes. Ces jauges, composees de deux 

grilles orientees en « V », sont done placees l'une perpendiculaire aux fibres et l'autre 

dans le sens des fibres; elles ne liront pas la meme deformation comme e'eut ete le cas 

sur un materiau isotrope. La deformation rapportee est done une deformation locale, 

propre a une fibre se deformant selon une direction preferentielle. Les jauges mediale et 

laterale etant situees sur la ligne de jonction du moule, les fibres du materiau ne sont pas 

orientees de la meme maniere et la deformation enregistree est plus globale, done plus 

pres des valeurs rapportees par le modele. 
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Figure 5-29 : Reponse des 4 jauges lors du test de torsion comparees avec la reponse du 

modele solide quadratique 186 (microdeformations vs couple) 
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5.3.7 Conclusion 

Le modele de la prothese tel que concu initialement presente un probleme de 

validite, a cause du probleme de positionnement des noeuds sur les elements de type 

coque. Les elements initialement utilises permettaient de specifier ou les noeuds sont 

situes, mais ils ont du etre abandonnes parce qu'ils utilisaient la theorie classique des 

lamines, qui ne s'appliquait pas au composite CF/PA12 utilise. De plus, le modele initial 

eprouvait quelques difficultes de convergence, particulierement lorsque sollicite en 

torsion. 

Le modele solide utilise en remplacement ne peut etre declare completement 

valide en raison de l'utilisation de valeurs medianes pour le module d'Young. Toutefois, 

une optimisation des proprietes materiau a permis d'obtenir un comportement global se 

rapprochant au mieux de celui de la prothese reelle, ce qui a ete confirme par la 

comparaison avec les courbes de jauges de deformation. En conclusion, bien qu'il ne 

soit pas completement valide, le modele solide quadratique 186 represente un 

compromis acceptable; a l'exception des deformations locales enregistrees en 

compression sur les jauges mediale et laterale, le modele permet une prediction des 

deformations a l'interieur de la plage de variabilite interspecimen dans la plupart des 

cas. 
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5.4 Validation de 1'interface os-implant 

L'interface os-implant ne peut etre validee experimentalement a moins d'utiliser 

des specimens cadaveriques (dans le cas de la stabilite secondaire, du moins). Comme ce 

type d'essai depasse le cadre de ce projet, la validation de cette interface est incomplete; 

il s'agit plutot d'une evaluation de l'interface initiale, et de valeurs recommandees drees 

en majeure partie de la litterature. Dans un premier temps, une etude de sensibilite est 

conduite sur un modele simple afin d'evaluer l'influence de chacun des parametres 

(rigidite, coefficient de friction, etc.) sur les resultats tels les micromouvements a 

l'interface, la pression transmise ou le cisaillement dans le contact. Les parametres 

primordiaux ayant ete identifies, des valeurs leurs sont attribuees, majoritairement par 

examen de la litterature relative a ce sujet. 

5.4.1 Parametres des elements contact 

Initialement, les elements contacts etaient de type colle. Ce type restreint les 

mouvements a l'interface en «attachant» les points de contact et empeche leur 

ouverture. Le principal desavantage de ce type de contact est qu'il est difficile de 

quantifier la limitation de mouvements imposee aux elements, et que le descellement ne 

peut etre simule puisque les contacts ne peuvent s'ouvrir. Le type de contact preferable 

est « standard », et c'est le type qui a ete evalue. 

Le modele utilise pour evaluer le comportement des elements contacts est un 

modele tubulaire avec la paroi interne a angle dans lequel s'insere une tige creuse 

egalement dont les parois sont egalement a angle (6° d'inclinaison). La force appliquee 

de 500 N est axiale et le bas du modele est fixe pour tous les degres de liberte. Ce 

modele est illustre a la figure 5-30. 
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Figure 5-30 : Modele utilise pour l'etude des elements contact 

Les materiaux utilises sont lineaires orthotropes, avec E = 20 GPa dans le cas du 

cylindre exterieur et E = 10 GPa pour le cylindre interieur. La hauteur des deux 

cylindres est de 100 mm et leurs diametres exterieurs sont de 42,5 et 50 mm 

respectivement, et les diametres interieurs sont de 39,5 mm et 40,5. 

Deux cas de contact seront evalues : celui ou la cohesion (contrainte de 

cisaillement supportee par le contact en 1'absence de pression) du contact est nulle, et 

celui ou la cohesion est superieure a la pression dans le contact. 

Cas 1 : Cohesion nulle 

Le coefficient de friction statique est reconnu dans la litterature comme etant Fun 

des parametres ayant le plus d'influence sur la representation adequate de l'interface os-
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implant (Nuno, Groppetti, & Senin, 2006; Orlik, Zhurov, & Middleton, 2003). Mais la 

figure 5-31 presentee ci-bas permet de constater que si le coefficient de friction a une 

influence sur la pression dans le contact a de basses valeurs, la rigidite normale a 

beaucoup plus d'influence sur le resultat final; elle regie la hauteur de l'asymptote de la 

courbe. 

Influence de u, sur la pression dans le contact (k = 1000, cone = 0 MPa) 
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Figure 5-31 : Evolution de la pression maximale dans le contact en fonction du 

coefficient de friction statique 

(kt represente la rigidite tangentielle, kn la rigidite normale et cohe la cohesion) 

Le coefficient de friction possede done une valeur critique (situee entre 0,1 et 0,2 

dans le cas present) au dela de laquelle la pression transmise par le contact atteint une 

valeur asymptotique. C'est la rigidite normale qui determine la hauteur de cette 
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asymptote; il s'agit done d'un parametre au moins aussi important que le coefficient de 

friction, du moins pour la representation de la transmission des charges. 

Les micromouvements semblent suivre une courbe avec un point critique 

similaire a celle de la pression, tel que montre sur la figure 5-32. 

Influence de M sur les micromouvements (k =1000, cone = 0 MPa) 
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Figure 5-32 : Evolution du maximum des micromouvements en fonction du coefficient 

de friction statique 

La courbe 5-32 permet de constater que le coefficient de friction a une influence 

certaine sur le resultat final des micromouvements; s'il est trop peu eleve, la valeur 

maximale de glissement atteint des sommets (612 urn pour kn = 1000 N/mm' et (j,s = 

0,1). Le point critique semble se trouver approximativement au meme point que 

precedemment. La rigidite normale a une certaine influence sur le resultat, mais la 
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difference est mineure en comparaison de celle occasionnee par u.s. Quant a la rigidite" 

tangentielle, elle n'a aucune influence notable. 

Cas 2 : Cohesion superieure a la pression (60 MPa) 

Lorsque la cohesion est plus elevee que la pression dans le contact, le seul 

parametre permettant une variation des micromouvements est la rigidite tangentielle kt; 

le coefficient de friction n'a plus aucune influence sur le resultat final, comme le montre 

la figure 5-33 oil toutes les courbes sont superposees. 

Influence de k sur les micromouvements (k = cte, cohe = 60 MPa) 
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Figure 5-33 : Evolution du maximum des micromouvements en fonction de la rigidite 
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II faut toutefois noter que la valeur maximale atteinte par les micromouvements 

demeure minime; celle-ci semble done a priori avoir peu d'importance. Mais son effet 

est beaucoup plus remarquable si Ton considere le cisaillement de friction dans les 

contacts, comme le montre la figure 5-34. 

Influence de k sur la force de friction (kn = cte, cohe = 60 MPa) 
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Figure 5-34 : Evolution de la contrainte de friction maximale en fonction de la rigidite 

tangentielle 

La rigidite tangentielle semble done un parametre relativement important pour la 

modelisation de l'interface lorsque la valeur de la cohesion a depasse celle de la pression 

dans le contact. 
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5.4.2 Mesure experimentale de la rigidite tangentielle et de la cohesion 

II est difficile de mesurer experimentalement la rigidite normale de 1'interface, 

car celle-ci est d'epaisseur quasi-nulle; il est plus simple d'utiliser des valeurs tirees de 

la litterature. Une mesure du coefficient de friction ou de la contrainte maximale 

implique des echantillons osseux, ce qui depasse le cadre de ce projet; des valeurs tirees 

de la litterature sont done egalement utilisees lorsque disponibles. La rigidite 

tangentielle et la cohesion peuvent par contre etre estimees experimentalement. 

Si Ton suppose que la couche d'hydroxyapatite a la surface de la prothese est 

remplacee par des cellules osseuses, alors la rigidite tangentielle mesuree apres 

l'osteointegration est la rigidite de l'interface HA-composite; idem pour la cohesion. 

Cette rigidite et cette cohesion sont mesurables grace a un essai de decollement en 

cisaillement (« lap-shear test »), tel que schematise a la figure 5-35. 

acier 

Figure 5-35 : Schema de l'essai de decollement en cisaillement 

Le specimen a ete sollicite dans les deux directions de maniere cyclique (0 -

1200 N) a 7 Hz pendant 10 cycles. Les courbes obtenues sont semblables a la courbe 
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illustree a la figure 5-36 (aucune difference observee entre le chargement ascendant et 

descendant): 

Mesure de la rigidite tangentielle de I'interface 

y = 1023X -21,295 

R2 = 0,95 

-200 

Deplacement x aire de contact (mm3) 

Figure 5-36 : Mesure de la rigidite tangentielle a l'aide d'un essai de decollement en 

cisaillement 

Les regressions lineaires donnent des coefficients de correlation variant de 0,75 a 

0,97; la moyenne de la rigidite tangentielle est de 990 N/mm3. 

Quant a la cohesion, elle a ete evaluee sur le meme type d'essai effectue de 

maniere quasi-statique plutot qu'en fatigue. Les resultats13 ont montre une variation de 

15 a 25 MPa; une valeur conservatrice de 15 MPa est done adoptee pour la cohesion. 

13 Tir6 de Jung, Guillaume. Resultats non publics, CNRC, 2007. 
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5.4.3 Prise en compte de Vinterference geometrique 

L'interference geometrique illustree a la figure 1-7 est attribuable a la 

discretisation de la geometrie lors du maillage de cette derniere. La prothese etant 

composee d'elements quadratiques relativement petits, la courbure de la geometrie 

initiale est bien representee. Le femur est quant a lui compose d'elements tetraedriques 

lineaires dont la taille est de trois a quatre fois plus importante que celle des elements de 

la prothese; la discretisation de sa geometrie entraine done des interferences. 

Les elements contacts offrent plusieurs options pour prendre en compte ce type 

de defauts geometriques. II est notamment possible de specifier une surface de contact 

decalee par rapport a la surface geometrique (parametre CNOF) ou de deplacer les 

points de contact initiaux juste sur la surface cible (parametre ICONT). Ces deux 

mefhodes peuvent eliminer une partie de 1'interference, mais e'est l'option d'inclure ou 

d'exclure cette interpenetration initiale qui a le plus d'effet sur le resultat, comme 

illustre a la figure 5-37. 
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Distribution de la densite d'energie de deformation 
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Figure 5-37 : Effet de l'inclusion et de l'exclusion geometrique sur la densite d'energie 

de deformation avec contacts de type colles : a) inclusion geometrique, b) exclusion 

geometrique 

Cette etonnante disparite entre les deux distributions est attribuable au fait que 

l'exclusion geometrique ignore l'interpenetration initiale et la force qu'elle engendre 

dans les contacts, creant ainsi une surface de contact parfaite initialement. Quant a 

l'inclusion geometrique, elle repousse la surface de contact jusqu'a ce que 

l'interpendtration soit dans les limites admissibles, ce qui cree une pression dans le 

matdriau sous la surface de contact. 

L'inclusion geometrique est habituellement utilisee pour modeliser un 

assemblage par interference; applique au cas des protheses de hanches, ce serait done la 

situation initiale, lorsque la prothese est maintenue en place par la pression entre les 

parois du canal medullaire et l'implant lui-meme. 
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5.4.4 Consequences sur la modelisation de Vinterface 

La modelisation de la stabilite initiale implique done de connaitre a fond le 

comportement frictionnel de l'interface; l'osteointegration n'ayant pas encore eu lieu, la 

cohesion du contact est necessairement a 0 MPa, et le comportement frictionnel est 

dominant. La rigidite normale du contact determine la pression subie par ce dernier; il 

est done essentiel de connaitre a la fois la rigidite normale et le coefficient de friction 

statique pour etablir une interface representative de la realite. 

Lors de l'osteointegration, la qualite de l'interface os-implant change; au fur et a 

mesure qu'il y a croissance de l'os, le coefficient de friction et la rigidite normale 

augmentent, ce qui fait augmenter la pression dans le contact et cree la cohesion. Une 

fois que la valeur de la cohesion a depassee celle de la pression, les rigidites tangentielle 

et normale ainsi que le coefficient de friction sont les seuls facteurs ayant une 

quelconque influence sur le resultat (micromouvements, charges transmises, etc). 

Les valeurs a utiliser pour la modelisation de l'interface os-implant sont 

resumees dans le tableau 5-5. L'utilisation d'une tolerance de penetration minimale 

permet de conserver la qualite de la solution malgre l'utilisation de constantes pour la 

rigidite normale; l'utilisation d'une tolerance de glissement maximale assure que cette 

derniere n'entravera pas le mouvement du contact. Les autres valeurs sont pour la 

plupart tirees de la litterature ou approximees. 
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Tableau 5-5 : Resume des parametres de l'interface os-implant pour la modelisation de 

la stabilite initiale et secondaire 

Stabilite initiale Stabilite secondaire 

Rigidite normale kn (N/mm 

Tolerance de penetration 

Rigidite tangentielle kt (N/mm ) 

Tolerance de glissement 

Coefficient de friction statique 

(Us)'6 

Cohesion du contact (MPa) 

Contrainte maximale de friction 

Interference geometrique 

Algorithme de contact 

600-180014 1000-5000" 

Minimale 

Non pertinent 1000 

Maximale 

0,1-0,3 

0 

0,2 - 0,6 

15 

Indetermine 

Exclusion 

Penalite ou Lagrangien augmente 

5.5 Conditions frontieres 

Les conditions frontieres utilisees dans le modele sont derivees de la litterature 

(Akay & Asian, 1996; Prendergast, Monaghan, & Taylor, 1989) et sont constitutes 

d'une fixation distale complete (tous les degres de liberte) du femur et de deux points 

d'application de forces, sur la tete de la prothese et sur le dessus du femur (grand 

trochanter). Les autres muscles ne sont pas represented, leur effet n'est pas pris en 

compte dans le modele initial. 

14 Tire de Bernakiewicz & Viceconti (2002), base sur des tests experimentaux avec femurs composites 
15 Tire de Orlik, Zhurov, & Middleton (2003) 
16 Tire de la litterature, valeurs moyennes 
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Ce type de conditions initiales est generalement accepte et tres utilise dans la 

litterature (Cristofolini, 1997), bien que la tendance actuelle soit d'inclure plus de forces 

musculaires; les conditions frontiere sont done considerees comme valides. 

5.6 Validation du calcul de remodelage osseux 

Le modele de remodelage osseux utilise dans la modelisation initiale a ete 

brievement presente dans la section 3.3.4. Une analyse plus poussee est effectuee afin de 

caracteriser son comportement, de maniere non spatiale. Une etude de l'influence du 

choix d'interface os-implant sur la distribution d'energie de deformation a la premiere 

iteration du calcul est egalement effectuee. 

Les parametres utilises dans la simulation iterative du remodelage osseux sont 

resumes dans le tableau 5-6. Ces valeurs sont tirees de la litterature (Weinans, Huiskes, 

& Grootenboer, 1992); plusieurs variantes existent, notamment pour la relation module 

d'Young - densite osseuse. 

Tableau 5-6 : Valeurs des parametres de simulation du remodelage osseux 

Nom et symbole du parametre Valeurs 

Densite energetique homeostatique (Uo) 0,004 J/mm partout 

Taille de la zone paresseuse (s) 15% Uo 

Constante de remodelage (Cremodeiage) 1 (g/J)/unite de temps 
3 

3 

Densite osseuse maximale 1,74 g/cnr 

Densite osseuse minimale 0,01 g/cm 

Densite osseuse initiale 0,8 g/cm3 partout 

Relation module d'Young - densite osseuse E = 3790p 

Critere de convergence Adensite osseuse —> 0 
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5.6.1 Points fixes et stabilite 

En supposant un stimulus mecanique constant, le systeme comporte un point fixe 

instable au centre et deux points fixes artificiels a 1,74 g/cm3 et 0,01 g/cm3 (densites 

limites de l'os). Ces points fixes existent parce qu'ils ont ete ajoutes manuellement, 

mafhematiquement le systeme continuerait jusqu'a zero et l'infini; or une densite infinie 

ou nulle ne represente rien biologiquement. 

Evolution de la densite osseuse (e = 3 e ) 
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Figure 5-38 : Representation du systeme itere pour une stimulation mecanique 

fixee a e = 10 -3 

Le point fixe du centre est toujours instable; les derivees des courbes du systeme 

sont superieures a 1 (voir figure 5-38), pour toute valeur de Creni0deiage- Ce point fixe 
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correspond a la valeur homeostatique d'energie de deformation et a la densite lui 

correspondant. Toute perturbation deloge le systeme de ce point fixe; or, en situation 

reelle, la valeur de l'energie de deformation depend des contraintes et deformations dans 

l'os (U = V̂ EijCTij). Ces contraintes et deformations, pour un point precis du systeme, 

varieront puisque la densite varie et que celle-ci module les proprietes mecaniques et 

done les deformations. Le graphique presente done une photographie du systeme a un 

point et un temps precis, mais le stimulus ne sera pas constant pour ce point, et le 

graphique change a chaque pas de temps. 

La constante Cremodeiage a pour effet d'accelerer l'adaptation dans le temps; une 

valeur plus elevee entraine done une stabilisation plus rapide du systeme. Son 

interpretation permet egalement de conclure que le systeme est intemporel; le rapport 

entre la constante de remodelage et le cas de chargement applique determine quelle 

periode de temps est simulee. 

5.6.2 Effet de la zone paresseuse 

La presence de la zone paresseuse permet d'obtenir des densites intermediates. 

En effet, le point fixe devient une zone fixe plus ou moins grande lorsque la zone 

paresseuse est ajoutee. Done, la presence d'une grande zone fixe augmente les chances 

que le systeme se stabilise dans cette zone plutot qu'a l'une des extremites. 

Concretement, cela permet une gradation des diverses valeurs de densite et done la 

creation d'une zone de transition entre l'os trabeculaire et l'os cortical. Une zone 

paresseuse trop grande admet par contre une plus grande erreur sur la valeur reelle 

puisqu'elle augmente la capacite du systeme de se stabiliser sur le point fixe instable. 
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Figure 5-39 : Zone paresseuse du remodelage osseux pour une stimulation mecanique de 

6=10 •3 

Cette zone paresseuse permet une stabilisation artificielle du systeme en 

autorisant de petites perturbations mecaniques sans consequences. Ceci est coherent 

avec les connaissances actuelles de la biologie du tissu osseux; les activites ponctuelles 

de moindre importance ont peu d'effets sur le remodelage, il faut un stimulus important 

et soutenu dans le temps. 

5.6.3 Effet de Vutilisation de contacts de type colles 

Le parametre utilis6 pour la mise a jour de la densite osseuse est la densite 

d'energie de deformation, qui sert a obtenir le stimulus. Or, le choix du type d'interface 
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os-implant a une influence sur les contraintes et deformations transmises a l'os; il 

importe done de verifier l'effet sur la densite d'energie de deformation. 

Un premier calcul a d'abord ete conduit sur l'interface initiale du modele afin de 

determiner la distribution de l'energie de deformation lors de la premiere iteration 

(figure 5-40), 

Distribution de la densite d'energie de deformation 

J/mm3 

U0 

Figure 5-40 : Densite de l'energie de deformation pour l'interface initale 

(contacts de type colles, kn = 2733, ps = 0,6) 

Cette densite d'energie de d6formation suppose une apposition d'os dans la 

region calcaire principalement, puisque cette zone est sollicitee au dela de la valeur de 

reference Uo (0,004 J/mm). Le changement du type d'interface a toutefois un effet assez 

important sur la distribution de l'energie de deformation, tel qu'illustre a la figure 5-41. 
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Distribution de la densite d'energie de deformation 

J/mm 3 

a) b) 

c) 

Figure 5-41 : Densite de l'energie de deformations pour 4 types d'interface differentes 

a) contacts colles, k„ = 1000, kt = 1000 b) kn = 3000, kt = 1000, u. = 0,6 

c) kn = 1000, k, = 1000, |is = 0,6 d) k„ = 1000, kt = 1000, u« = 0,3 

II est facile de constater grace a la figure 5-41 que si les quatre variations 

d'interface donnent des reponses comparables a celle de 1'interface initiale, des 
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differences locales existent, notamment dans la zone calcaire. Dans le cas des contacts 

de type colles (l'interface initiale de la figure 5-40 et l'interface a de la figure 5-41), la 

zone stimulee est beaucoup plus grande que dans le cas des trois autres types 

d'interfaces utilisant des contacts standards, peu importe le reglage des rigidites et du 

coefficient de friction. Les valeurs rapportees sont egalement au dela de la zone 

paresseuse; les changements auront done un effet sur la densite resultante de l'os. 

Puisque l'interface os-implant de type colle a ete declaree invalide, ces distributions 

d'energie de deformation a la base du calcul de remodelage doivent l'etre aussi. 

5.6.4 Autres considerations 

D'autres considerations doivent entrer en ligne de compte pour conclure sur la 

validite du calcul de remodelage osseux; l'absence de forces musculaires autres que 

celle du grand trochanter, l'utilisation d'une densite energetique de reference uniforme 

spatialement et l'utilisation d'une densite initiale intermediate comme point de depart. 

L'application de forces musculaires change spatialement le signal de remodelage 

osseux; cela a deja ete demontre dans la litterature (Bitsakos, Kerner, Fisher, & Amis, 

2005). L'effet de ces forces musculaires est surtout localise autour de leurs points 

d'attachement respectifs, mais certaines zones specifiques sont egalement affectees. Le 

modele initial ne comporte qu'une seule force musculaire; le resultat de remodelage 

osseux en est done affecte. 

La densite energetique de reference utilisee pour le calcul est une constante, que 

ce soit spatialement ou temporellement. Or, si de nombreux auteurs utilisent une densite 

insensible au temps (Weinans, Huiskes, & Grootenboer, 1992), ils utilisent a tout le 

moins une densite energetique variable spatialement. II est generalement accepte que la 

courbe de remodelage est une fonction de l'espace depuis que Beaupre, Orr, & Carter 
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(1990) ont publie leur modele de remodelage. L'utilisation d'une constante absolue pour 

la densite energetique de reference jette done un discredit sur le calcul de remodelage 

osseux. 

Le calcul est lance a partir d'une distribution uniforme de densite osseuse, a 

laquelle une resorption ou une apposition osseuses sont imposees suite au stimulus 

mecanique. II s'agit done d'une situation initiale impossible dans la realite, ce qui rend 

le modele de remodelage osseux intemporel; peu importe le facteur temps du taux de 

remodelage et de la constante, le resultat final ne sera que la reaction homeostatique de 

l'os au cas de chargement impose. Dans le cas du remodelage impose a un femur non-

implante, cette simulation pourrait fournir une distribution de densite d'energie de 

deformation de reference pour une simulation ulterieure sur le meme femur, cette fois 

implante. Dans le cas present, le femur non-implante et sa version implantee ont ete 

traites de la meme maniere; la comparaison effectuee est done la comparaison de deux 

etats homeostatiques d'energie de deformation, et non d'une adaptation fonctionnelle a 

un chargement anormal apparu suite a 1'implantation d'une PTH. 

5.6.5 Conclusion 

L'interface os-implant presentant un probleme de validite, force est de conclure 

que le calcul de remodelage osseux est egalement problematique puisque cette interface 

influence la densite d'energie de deformation. 

Le calcul de l'adaptation fonctionnelle a partir d'un femur generique tel 

qu'effectue dans le cas present peut tout de meme servir d'indicateur de comparaison 

entre un femur normal et un femur implante. Meme dans le cas d'un exercice purement 

numerique, l'examen de l'effet de divers chargements peut etre investigue et servir 
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d'outil devaluation pre-clinique adequat, en gardant a l'esprit qu'il s'agit d'une etude 

preliminaire. 

5.7 Conclusion 

La validite du modele par elements finis initial a ete examinee en plusieurs 

etapes. Le femur seul a d'abord ete evalue numeriquement; la prothese a ete testee 

experimentalement. L'interface os-implant a ensuite ete examinee, ainsi que les 

conditions frontieres utilisees pour le calcul et enfin, le calcul de remodelage osseux. 

Le femur s'est revele suffisamment valide pour les besoins d'une etude 

preliminaire comme celle publiee par (Bougherara, Bureau, Campbell, Vadean, & 

Yahia, 2007), mais il gagnerait a etre remplace par un femur personnalise dont le 

module d'Young pourrait etre regie individuellement. 

Le modele coque initial de la prothese a du etre remplace par un modele solide 

pour tenir compte du fait que les noeuds d'un element coque sont au milieu de 

l'epaisseur qu'il represente. Ce nouveau modele n'est pas completement valide en raison 

des proprietes differentes en traction et en compression du materiau, mais un compromis 

acceptable a pu etre etabli. 

L'interface os-implant tel que modelise initialement s'est revelee inadequate 

pour modeliser la stabilite initiale ou secondaire; 1'utilisation de contacts de type colles 

restreint les micromouvements de fagon importante en simulant un coefficient de friction 

infini, ce qui n'est pas conforme a la realite. Une nouvelle table de parametres 

majoritairement tires de la litterature a done ete etablie. 
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Les conditions frontieres et la technique d'analyse par comparaison d'un modele 

composite avec un modele en titane et un femur non-implante sont couramment 

rencontrees dans la litterature. Ces conditions ont leurs detracteurs et la tendance est a 

inclure plus d'une force musculaire, mais les conditions initiales sont suffisantes pour 

une evaluation preliminaire. 

Le calcul de remodelage osseux est base sur le modele de Huiskes; c'est 1'un des 

modeles les plus classiques, il est generalement accepte bien que n'ayant jamais ete 

formellement valide. Malheureusement, la variable de base du modele utilisee pour 

calculer le stimulus de remodelage est la densite d'energie de deformation qui depend 

beaucoup des parametres de l'interface os-implant. Puisque cette derniere a ete declaree 

invalide, le calcul de remodelage osseux doit l'etre egalement. 

En resume, les divers composants du modele initial avaient plusieurs defauts et 

incertitudes, mais pouvaient suffire a une evaluation preliminaire; a 1'exception de 

l'interface os-implant, qui est le point-cle d'une telle modelisation. Cette interface est 

responsable de la transmission des charges dans le femur et des micromouvements; son 

rejet jette done un doute sur certains des resultats tires du modele preliminaire, 

notamment ceux sur les micromouvements. 
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CHAPITRE 6 : MODIFICATIONS A LA MODELISATION 

6.1 Objectif et methodologie 

03: Appliquer les optimisations necessaires au modele final et reevaluer les resultats 

obtenus lors de I 'etude preliminaire 

Dans un premier temps, certaines des diverses lacunes reperees sur la 

modelisation initiale dans les chapitres precedents ont ete comblees. Quelques 

ameliorations plus techniques et visant a ameliorer le conditionnement du modele ont 

egalement ete apportees, ainsi que quelques modifications aux conditions frontieres. Les 

resultats du modele preliminaire ont ensuite ete reevalues pour estimer les changements 

entraines par les modifications. Une courte etude sur l'effet de la rigidite de la prothese 

selon son module d'Young a egalement ete conduite. 

6.2 Modifications apportees a la modelisation 

6.2.1 Le femur 

Comme mentionne a la section 3.3.1, la seule facon d'ameliorer vraiment le 

femur actuel serait d'utiliser un femur dont les elements ont une densite osseuse et un 

module d'Young regies individuellement a partir d'une tomodensitometrie quantified. 

Ce type de modele personnalise permet une representation plus fidele de la realite, mais 

est plus difficile a obtenir; le femur initial sera done conserve. 

Une seule modification sera apportee au femur; il ne sera pas coupe distalement 

pour la fixation. Le fait de le conserver en entier permet non seulement de rallonger la 

partie sollicitee du femur (et done d'eloigner de l'implant la zone affectee par la 

fixation), mais egalement d'utiliser un type different de fixation. Plusieurs auteurs 
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(Cristofolini, 1997) utilisent un femur restraint en translation mais fixe sur un joint 

universel aux condyles; ce type de fixation sera simulable avec le nouveau femur. 

6.2.2 La prothese 

Comme mentionne a la section 3.3.2, le modele coque initialement utilise s'est 

revele inadequat pour la modelisation du materiau composite, en partie a cause du 

comportement du materiau (il n'est pas bien decrit par la theorie classique des lamines 

qu'utilisaient les elements initiaux) et en partie a cause du probleme de positionnement 

des noeuds qui rigidifie le modele. 

Le modele initial fait d'elements coque est done remplace par un modele fait 

d'elements hexaedriques quadratiques (solide 186) orientes. Les proprietes utilisees pour 

le materiau sont egalement modifiees pour se conformer aux donnees experimentales 

recueillies. 

6.2.3 L'interface os-implant 

La section 3.3.3 a fait ressortir l'importance de bien parametrer l'interface os-

implant pour obtenir une evaluation realiste des micromouvements a l'interface. Cette 

interface a done ete reparametree avec les valeurs presentees au tableau 6-1. 
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Tableau 6-1 : Valeurs utilisees dans les elements contact du modele modifie 

Parametre Valeur 

Rigidite normale (zone proximale) 

Rigidite normale (zone distale) 

Rigidite tangentielle 

Tolerance de penetration 

Tolerance de glissement 

Cohesion 

Contrainte maximale de contact 

Coefficient de friction statique (zone proximale) 

Coefficient de friction statique (zone distale) 

Interference geometrique 

Algorithme de contact 

2000 N/mm3 

1000 N/mm3 

1000 N/mm3 

0,1 (valeur par defaut du logiciel) 

0,1 (valeur par defaut du logiciel) 

OMPa 

1020 (valeur par defaut du logiciel) 

0,6 

0,4 

Exclusion geometrique 

Lagrangien augmente 

L'utilisation de l'exclusion geometrique ainsi que de la commande 

CHCHECK,ADJUST (commande permettant de deplacer physiquement les noeuds de 

la surface de contact jusqu'a la surface cible) a permis la creation d'une surface initiale 

de contact parfaite; tous les contacts sont fermes, il n'y a aucune force a la surface. Les 

zones distale et proximale de la prothese ont une rigidite normale et un coefficient de 

friction differents; ceci afin de representer la partie osteointegree de la tige femorale 

(partie proximale) et sa partie « press-fit» (partie distale). Ainsi parametree, l'interface 

permet une modelisation adequate de la stabilite secondaire. 

6.2.4 Les conditions frontieres 

Dans le but de mieux representer la distribution des contraintes sur le cou de la 

prothese, la tete a ete ajoutee au modele et fixee a la prothese par des elements contact 

de type colles. Ces elements n'ont pas ete parametres de maniere particuliere; le reglage 
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des rigidites est laisse a la discretion du logiciel et l'utilisation de contacts colles simule 

un coefficient de friction infini qu'il n'est pas necessaire de regler. 

Un noeud a ete cree au centre de la tete et relie aux noeuds de la surface 

exterieure de la tete par des elements MPCs (Multiple Point Constraint) simulant des 

poutres rigides. Ce noeud sert a 1'application des forces de contact de la hanche, qui 

etaient auparavant distributes sur les noeuds du cou de la prothese. Cette modification 

devrait permettre une representation plus adequate de la transmission des forces entre la 

hanche et 1'implant, en plus d'ameliorer le conditionnement du probleme. 

6.3 Reevaluation des resultats preliminaires 

Les resultats les plus affectes par les modifications apportees a la modelisation 

sont les micromouvements a l'interface; ils sont tributaires de l'interface os-implant, et 

cette interface a ete modifiee de maniere importante. Une version revisee de ce resultat 

est done presentee a la figure 6-2, conjointement avec un rappel des resultats obtenus 

lors de l'etude preliminaire (figure 6-1). 
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Distribution des micromouvements a l'interface 

(resultats de l'etude preliminaire) 

10"3m 

i 

0 

.009692 

019383 

0290*75 

03876? 

048459 

05815 

067842 
072688 

Figure 6-1 : Resultats obtenus pour les micromouvements a l'interface dans la partie 

proximale de 1'implant lors de l'etude preliminaire (adapte de Bougherara & al, 2007) 

Distribution des micromouvements a l'interface 

(resultats du modele reedite) 10"3m 

Figure 6-2 : Resultats obtenus pour les micromouvements a l'interface dans la partie 

proximale de l'implant apres rendition du modele 
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Si la figure 6-1 laisse voir un maximum relativement faible (72 urn) et une 

distribution tres faible sur la surface (zone a environ 20 urn de glissement sur la majeure 

partie de 1'implant) avec une zone critique dans la region calcaire, la figure 6-2 suggere 

que ces resultats etaient sous estimes. L'implant de la figure 6-2 possede en effet une 

zone a environ 150 urn de glissement, et sa zone la plus critique affiche un maximum de 

255 urn. 

Ces resultats sont au-dela de la limite de 150 um requise pour l'osteointegration; 

il importe done de rappeler qu'il s'agit d'un scenario du pire cas, et qu'une etude de 

convergence reste a effectuer sur le modele modifie. La stabilite secondaire etait 

modelisee; les conditions initiales de la surface de contact excluaient done toute pression 

dans les elements contacts. La cohesion a ete laissee a zero en raison d'un probleme de 

convergence du modele, et la rigidite normale a ete laissee a son plus bas niveau 

rapporte dans l'etude des elements contacts. L'ajout d'une valeur de cohesion 

permettrait de faire diminuer les micromouvements; ce resultat demontre done 

l'importance de fixer cette valeur pour la modelisation de la stabilite secondaire. 

Une representation des contraintes obtenues pour la meme simulation 

(chargement d'un pas sur le modele modifie) est presentee a la figure 6-3; le meme 

chargement applique a un femur sain y est egalement represente pour fins de 

comparaisons. 
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Distribution de 1'intensite des contraintes dans l'os spongieux d'un femur sain 

et d'un femur implante avec la prothese biomimetique (simulation d'un pas) 

MPa 0 MPa 

a) b) c) 

Figure 6-3 : Distribution de 1'intensite des contraintes dans l'os spongieux d'un femur 

sain et dans un femur implante avec la prothese biomimetique (simulation d'un pas) 

a) femur sain b) et c) femur implante 

6.4 Etude des micromouvements en fonction de l'elasticite de l ' implant 

Dans la litterature, les opinions divergent sur la strategic a adopter pour reduire 

les micromouvements; certains auteurs pronent l'utilisation d'une tige ayant une rigidite 

comparable a celle du femur (rigidite EI en flexion), d'autres penchent pour un module 

d'Young semblable a celui de l'os cortical. Une etude sur la question a done ete conduite 

a partir d 'un modele de la prothese reelle (une piece creuse dont les parois ont 3 mm 

d'epaisseur) et d'un modele modifie de cette meme prothese (la piece a ete remplie). 

L'etude permet done de comparer, pour un meme module d'Young de l'implant, l'effet 

d'une augmentation de la rigidite. 



145 

Pour cette 6tude, les parametres des elements contact de 1'interface os-implant 

ont ete parametres selon la description faite au tableau 6-1. Un apercu des rdsultats est 

presente a la figure 6-4. Cette etude ayant ete conduite avant la validation experimentale 

de la prothese, c'est le modele initial avec coeur en polymere qui a ete utilise. II a ete 

demontre lors de l'etape de validation que ce modele representait une prothese plus 

rigide que la prothese reelle; la courbe de la prothese biomim6tique devrait done 

theoriquement comporter des valeurs de micromouvements plus elevees que celles 

rapportees pour la prothese creuse et presenter la meme tendance asymtotique que les 

deux autres courbes. 

0 

* E 
CD 

'to 

c 
CD E 
CD > 
o 
E 
2 
o 

CO 
CD 

T 3 

E 
E 
X 
CO 

260 

240 

220 

200 

180 

160 

140 

120 

100 

Maximum des micromouvements a I'interface os-implant 

Prothes^ biomimetiqCie 

Prothese creuse 
Prothese pleine 
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Module d'Young (GPa) 
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Figure 6-4 : Effet de l'elasticite et de la rigidite de l'implant sur le maximum des 

micromouvements calcules 
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La figure 6-4 permet de constater que tant la prothese creuse que la prothese 

pleine ont un comportement asymptotique en matiere de maximum des 

micromouvements. La prothese pleine (dont la rigidite EI est done plus elevee) semble 

voir son maximum diminuer beaucoup plus rapidement que la prothese creuse, meme si 

les deux implants plafonnent a des valeurs semblables. II est interessant de noter que la 

prothese biomimetique semble avoir un maximum de micromouvement inferieur a la 

limite de 150 urn, limite au-dela de laquelle l'osteointegration ne peut avoir lieu. Le 

maximum atteint par ces micromouvements pour des modules d'Young inferieurs a 

20 GPa semble coherents avec les resultats cliniques observes sur les implants de type 

«isoelastiques » (leurs modules d'Young etaient au bas de la plage de valeurs testee 

dans cette etude), qui furent des echecs en raison du descellement aseptique premature 

(Wilke, Seiz, Bombelli, Claes, & Durselen, 1994). 

II semblerait done, au vu de ces resultats, que la prothese ideale soit un 

compromis entre une prothese trop molle qui reduit le stress shielding mais augmente les 

micromouvements et une prothese trop rigide qui a un niveau de micromouvements 

acceptable mais qui entraine un remodelage osseux en raison de la diminution des 

charges transmises au femur. 
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C H A P I T R E 7 : DISCUSSION GENERALE ET PERSPECTIVES 

7.1 Optimisation du material! composi te b iomimet ique 

L'un des objectifs de ce travail consistait a optimiser le materiau composite 

biomimetique utilise dans le procede de fabrication de la prothese totale de hanche. Le 

processus de moulage en tant que tel avait deja ete optimise dans le cadre de travaux 

anterieurs (Campbell, 2006); l'optimisation avait ete menee sur la base des proprietes en 

compression, de la densite et de la consolidation du materiau. Les variables du procede 

de thermoformage telles la pression a utiliser, le temps de maintien de cette pression 

ainsi que la temperature a atteindre avaient done deja ete determinees. 

Les proprietes en traction du composite restaient a examiner, ainsi que l'effet de 

1'orientation angulaire des diverses couches du lamine sur les proprietes mecaniques en 

general (compression, traction, torsion). Des essais sur deux couches du lamine ont 

permis d'obtenir les proprietes de base du materiau; ces proprietes ont ensuite ete 

injectees dans un programme d'optimisation base sur la theorie classique des lamines. 

Cette optimisation calculee a ensuite ete moulee et testee; les resultats etaient fortement 

divergents des valeurs attendues, et ce en raison de 1'orientation tridimensionnelle des 

fibres dans la structure du lamine. La theorie classique des plaques laminees implique 

des couches distinctes de materiau; or les couches du composite tisse sont imbriquees les 

unes dans les autres, et l'orientation des fibres n'est pas planaire. 

Bien que l'optimisation ait echoue, cette partie du projet a tout de meme permis 

de determiner des valeurs acceptables pour les proprietes mecaniques du composite, 

lesquelles ont pu etre utilisees dans la modelisation par elements finis de la prothese. 
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7.2 Validation du modele par elements finis 

Un deuxieme objectif de ce projet etait d'etablir la validite du modele initial, 

utilise lors de l'etude preliminaire sur le concept de tige femorale biomimetique 

(Bougherara, Bureau, Campbell, Vadean, & Yahia, 2007). Cette etude de la validite s'est 

scindee en trois parties principales : l'examen de la validite du femur, la correlation avec 

des valeurs experimentales du modele de la prothese et 1'evaluation de 1'interface os-

implant. Un court examen des conditions frontieres et du calcul de remodelage osseux 

ont aussi ete effectues. 

7.2.7 Validite du femur 

La validite du femur s'est revelee satisfaisante pour les besoins d'une etude 

preliminaire; le femur numerique n'obeit pas parfaitement aux courbes tirees (ces 

courbes provenaient de simulations par elements finis et de femurs cadaveriques) de la 

litterature, mais ces courbes presentent une grande plage de variability. Les proprietes 

d'un femur cadaverique varient en fonction de l'age, du sexe et de la sante osseuse du 

patient, et meme des conditions de conservation de l'os (congele-decongele ou 

deshydrate-rehydrate). Ces variations s'ajoutent a celles attribuables au fait que les 

conditions frontieres utilisees pour les essais sont la plupart du temps mal decrites; il est 

done difficile de reproduire fidelement ces conditions frontieres, et la reponse de l'essai 

s'en trouve affectee. 

Bien que valable, le femur gagnerait a etre remplace par un modele avec reglage 

individuel de la densite et du module d'Young de chaque element. Ce type de modele 

personnalite, outre le fait qu'il est repute plus fidele a la realite (Taddei, Cristofolini, 

Martelli, Gill, & Viceconti, 2006), permet d'eviter certains ecueils lors du maillage. 

L'utilisation d'un femur avec deux zones distinctes de materiau implique une frontiere 
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entre ces deux zones; cette frontiere est bien definie sur un femur non-implante et il est 

facile de generer un maillage de qualite. Quand le femur est implante, une operation 

booleenne de retrait est effectuee pour enlever l'os a l'endroit oil la prothese est 

implantee. Cette operation cree des zones d'epaisseur quasi-nulle aux endroits ou la 

paroi de la prothese est rapprochee de l'os cortical, et le maillage resultant est de pietre 

qualite. Le femur personnalise ne comporte pas la frontiere os spongieux-os cortical et 

serait done plus facile a integrer dans le modele. 

7.2.2 Validation de la prothese 

Le modele initial de la prothese presentait un probleme de validite en raison de 

l'utilisation d'elements bases sur la theorie des plaques laminees. Puisque cette theorie 

ne s'applique pas au materiau composite, ces elements devaient etre remplaces; des 

elements solides hexaedriques ont ete choisis. Ces elements solides ne permettent pas 

une representation completement fidele de la realite en raison de la difference observee 

entre les valeurs du module d'Young en compression et en tension du materiau. Puisque 

le modele utilise la meme valeur pour les proprietes en tension et en compression, il est 

necessairement quelque peu divergent de la realite. Cette divergence est toutefois 

masquee au niveau local par le fait que le materiau presente une discontinuite 

geometrique en surface; les fils des tresses ont une direction de deformation 

preferentielle et les resultats enregistres par les jauges de deformation refletent cet etat 

de fait. II serait done difficile d'obtenir un modele epousant parfaitement ces courbes 

dont la variabilite est relativement grande. 

7.2.3 Validation de Vinterface os-implant 

L'interface os-implant constitue le point cle d'une modelisation de prothese 

totale de hanche non cimentee. Cette interface est modelisee par des elements contacts 



150 

dont le type etait « colle » dans l'etude preliminaire. Bien que ce type de contact favorise 

grandement la convergence du calcul, il est peu approprie pour la modelisation de 

l'interface puisqu'il suppose une friction infinie. Les parametres de l'interface ont done 

ete revus et les contacts ont ete remplaces par des contacts de type standard. Ces 

contacts ont un potentiel de divergence important et leurs parametres influencent 

beaucoup les resultats de micromouvements; il importe done de faire les reglages 

adequats. 

L'interface os-implant a d'abord fait l'objet d'une etude de comportement qui a 

permis d'isoler les facteurs cles, soit le coefficient de friction statique, la rigidite 

normale et la cohesion du contact. Ces trois facteurs sont les plus influents sur les 

micromouvements et determinent egalement si la stabilite initiale ou secondaire est 

modelisee; malheureusement, il n'a ete possible de mesurer qu'un seul de ces facteurs 

experimentalement, soit la cohesion. Les valeurs utilisees sont done tirees de la 

litterature. Dans le cas du coefficient de friction statique, les etudes portent sur des 

coefficients os-metal ou os-ciment et ciment-implant dans la plupart des cas; aucune 

donnee n'existe sur un coefficient os-composite. Les valeurs attributes a ce coefficient 

sont done une plage relativement grande, et il y aurait avantage a le mesurer 

experimentalement. La rigidite normale du contact demeure done la seule valeur 

arbitraire de l'interface os-implant, malgre son importance. 

La rigidite normale pose un probleme de taille; elle est difficilement mesurable 

experimentalement, mais est un facteur tres important pour l'obtention de 

micromouvements et de transfert de charge realiste. Une etude de convergence serait 

done appropriee, de maniere a en determiner les valeurs critiques. L'etude realisee par 

Orlik, Zhurov & Middleton (2003) suggere que la pression dans les contacts ainsi que 

les micromouvements ont un comportement asymptotique lorsque la rigidite normale est 

suffisamment elevee; il serait interessant de determiner cette valeur critique. L'autre 

valeur critique est le seuil minimal en deca duquel la convergence du calcul est 
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impossible; il serait interessant de connaitre les micromouvements calcules juste au-

dessus de ce seuil critique de la rigidite normale, puisqu'ils y seraient a leur maximum 

theorique. 

L'interface os-implant presente une limitation telle que modelisee avec les 

parametres revises de la section 5.4.1; il n'y a pas de valeurs limites aux efforts qu'elle 

peut supporter. II serait approprie d'integrer a la modelisation la valeur limite en 

cisaillement; cette derniere est essentielle pour la modelisation du descellement 

aseptique puisqu'elle represente la limite entre la friction statique et la friction 

dynamique, done le point au dela duquel la prothese se detache de l'os. 

Un autre point interessant qui n'a pas ete investigue est l'effet d'une 

osteointegration partielle de 1'implant. La surface de contact utilisee dans le modele 

initial et dans le modele modifie couvre l'integralite de 1'implant; or, il est rapporte dans 

la litterature qu'un implant stable a en general environ 30% de sa surface osteointegree 

(Song, Beaupre, & Goodman, 1999). II serait done interessant d'utiliser la mefhode des 

elements « birth and death » (activation et deactivation de certains elements, qui ne 

contribuent done plus au calcul) sur la surface de contact de maniere a examiner les 

effets d'une osteointegration imparfaite. 

Enfin, une modelisation de 1'osteointegration pourrait etre tres interessante. Les 

parametres de 1'interface os-implant dependent de ce qui est modelise; la stabilite initiale 

ou la stabilite secondaire. Entre la stabilite initiale et la stabilite secondaire, il y a done 

une evolution des parametres, entre autres a cause du remodelage osseux et de 

1'osteointegration progressive de l'implant. II serait done interessant de modifier la 

macro de calcul du remodelage osseux pour y inclure cette evolution de l'interface, et 

d'etudier ainsi les facteurs necessaires a une osteointegration satisfaisante. 
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7.2.4 Conditions frontieres 

Deux cas de chargements ont ete utilises dans l'etude preliminaire; l'un servait 

uniquement a une verification sommaire du modele et n'etait pas physiologique, le 

deuxieme representait un pas. Ce deuxieme chargement physiologique ne comporte 

qu'une seule force musculaire; il y aurait avantage a introduire d'autres muscles, surtout 

pour le calcul du remodelage osseux, puisque ce dernier est sensible aux forces 

musculaires utilisees (Bitsakos, Kerner, Fisher, & Amis, 2005). 

La stabilite torsionnelle (chargement representant la montee d'un escalier) 

meriterait egalement d'etre etudiee, puisqu'elle est reconnue comme etant plus 

problematique que la stabilite sous un chargement de marche (Kassi, Heller, Stoeckle, 

Perka, & Duda, 2005). 

7.2.5 Remodelage osseux 

Le modele de remodelage osseux a ete examine de maniere non spatiale pour en 

determiner les particularites. II s'agit du modele de Huiskes, un modele itere base sur la 

densite d'energie de deformation. Le modele possede un point fixe instable a une densite 

d'energie de deformation de reference Uo et deux points fixes stables artificiels aux 

extremites du systeme; ces deux points fixes represented les densites minimale et 

maximale de l'os. L'ajout d'une « zone paresseuse » permet de stabiliser le point fixe 

instable et de voir apparaitre des densites intermediaires dans l'os. Ce modele n'ayant 

jamais ete formellement valide dans la litterature, sa validite a ete presumee et l'effet de 

1'interface os-implant sur la premiere iteration du calcul a ete examine. II est ressorti de 

cette analyse que 1'utilisation de contacts standard plutot que colles modifie la 

distribution de l'energie de deformation et done le stimulus de remodelage. 
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Le calcul de remodelage osseux n'a pas ete refait apres la modification du 

modele; il serait interessant de le faire. Puisqu'un seul cas de chargement a ete utilise 

dans ce calcul, il serait egalement interessant d'inclure d'autres chargements. 

7.3 Modifications apportees a la modelisation 

Certaines modifications ont du etre apportees a la modelisation suite a la 

validation de la prothese et de l'interface os-implant, notamment. Le modele initial 

utilisait des elements coques bases sur la theorie classique des lamines; le materiau 

n'obeissant pas a cette theorie, ces elements ont ete remplaces par des elements 

hexaedriques paraboliques. Quant a l'interface os-implant, ses parametres ont ete revus 

et corriges pour permettre l'utilisation de contacts de type standard; l'ajustement adequat 

de la rigidite normale assure la convergence du modele. 

La rendition du modele a permis de recalculer le resultat sur les 

micromouvements, dont la validite etait quelque peu remise en cause par les 

modifications importantes apportees a l'interface. Cette devaluation, calculee pour un 

scenario du pire cas, permet de constater que les micromouvements etaient sous-estimes 

dans 1'evaluation preliminaire; cette sous-estimation est attribuable a l'utilisation 

d'elements contact de type colle et a un parametrage inadequat. Toutefois, il importe de 

souligner qu'en raison d'un probleme de convergence du modele, la cohesion du contact 

a ete laissee a zero; les micromouvements sont done a leur maximum theorique, si Ton 

accepte les valeurs des autres parametres (coefficient de friction et rigidite normale) 

comme etant adequates. Ces resultats mettent en lumiere l'interet de conduire une 

simulation de revolution de l'interface os-implant, ce qui permettrait une evaluation de 

la variation dans le temps des micromouvements en fonction de revolution des 

parametres du contact jusqu'a leurs valeurs finales. 
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L'etude de rigidite presentee a la section a ete conduite avant les essais 

experimentaux sur la prothese; le modele initial a ete utilise. Bien que ce modele 

presente un probleme de validite, il est adequat pour mener ce type d'etude puisqu'il 

s'agit d'une comparaison; cette comparaison ne represente toutefois pas la prothese 

reelle. L'etude montre un comportement asymptotique pour le maximum des 

micromouvements, pour les deux rigidites testees (la prothese creuse ayant une rigidite 

moins elevee que la prothese pleine). La reduction des micromouvements implique une 

rigidite plus elevee pour l'implant; la reduction du stress shielding demande un implant 

a rigidite moindre. II semblerait done que la prothese ideale soit un compromis entre ces 

deux exigences contradictoires. 

Un doute subsiste toutefois quant a 1'utilisation des memes valeurs de parametres 

pour l'interface os-implant sans egard a la rigidite de l'implant. II est possible que la 

valeur de la rigidite normale, notamment, soit dependante du module d'Young des 

materiaux en contact; e'est d'ailleurs par une formule incluant le module d'Young 

qu'ANSYS fait son estimation initiale de la rigidite lorsque celle-ci est laissee a sa 

discretion. Comme la rigidite normale est difficilement mesurable experimentalement, il 

est presque impossible de verifier cette theorie, a moins d'utiliser une methode indirecte, 

comme la mesure experimentale des micromouvements a l'interface et l'ajustement 

subsequent de la rigidite normale pour reproduire les resultats experimentaux. 

7.4 Travaux futurs 

Dans un premier temps, le probleme de convergence du modele modifie devra 

etre regie, afin de permettre l'ajout d'une cohesion dans le contact de l'interface os-

implant. Une etude de convergence devra ensuite etre effectuee sur le modele. 
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L'importance d'une modelisation adequate de l'interface os-implant a ete 

soulignee a maintes reprises dans le cadre de ce memoire. L'interface finale est 

parametree a l'aide de valeurs tirees de la litterature; certaines de ces valeurs pourraient 

etre mesurees en laboratoire. Les coefficients de friction statique devront notamment 

etre evalues experimentalement. Les valeurs limites de l'interface (cisaillement maximal 

et pression maximale) devront egalement etre determinees afin de permettre la 

simulation du descellement aseptique. La valeur de la rigidite normale peut difficilement 

etre mesuree experimentalement; une etude de convergence devra done etre effectuee 

pour en fixer les valeurs critiques. Lorsqu'une valeur plausible aura ete attribuee a ces 

parametres, une simulation d'osteointegration imparfaite devra etre effectuee. Une 

simulation evolutive de l'interface os-implant pour modeliser l'osteointegration serait 

egalement tres interessante. 

L'etude de rigidite presentee a la section 6.4 devra etre refaite avec le modele 

modifie afin de confirmer les resultats attendus pour une prothese dont la rigidite serait 

inferieure a celle de la prothese creuse utilisee dans l'etude. 
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CONCLUSION 

Un modele par elements finis a ete cree pour evaluer un concept de tige femorale 

biomimetique; des resultats preliminaires ont demontre le potentiel du concept. La tige 

femorale a ete fabriquee a l'aide d'un materiau composite de fibres de carbone. Une 

etape necessaire de validation du modele par elements finis devenait done possible. 

Le comportement du materiau composite de la tige femorale a d'abord ete 

examine; une optimisation basee sur la theorie classique des lamines a ensuite ete tentee. 

Le materiau n'obeissant pas a cette theorie, l'optimisation a du etre abandonnee. Cette 

premiere etape a tout de meme permis de determiner les valeurs des proprietes 

mecaniques du composites, lesquelles ont ensuite pu etre utilisees dans la modelisation 

par elements finis. 

La validation du modele par elements finis a comporte plusieurs etapes, dont 

trois concernaient les composantes du modele : le femur, l'implant et l'interface os~ 

implant. Pour ce qui est de la validation du femur, la grande variabilite des courbes 

provenant de femurs cadaveriques servant a la comparaison avec le femur numerique a 

permis de conclure que le femur initial etait suffisant pour une etude preliminaire. Par 

contre, il serait avantageux de remplacer ce femur generique par un modele de femur 

personnalise dont les proprietes mecaniques sont reglees individuellement pour chaque 

element, ce qui evite les problemes de maillage de mauvaise qualite et permet une 

representation plus fidele de la realite, en plus de permettre un calcul de remodelage 

osseux plus realiste. 

La validation du modele de la prothese s'est effectuee experimentalement; des 

essais ont ete effectues sur des eprouvettes instrumentees a l'aide de jauges de 

deformation. Les resultats de ces essais ont d'abord ete compares a quatre options de 
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modelisation; puis l'effet des proprietes utilisees pour le materiau a ete etudie; l'option 

d'elements hexaedriques paraboliques a ete choisie. L'emploi d'une valeur unique pour 

le module d'Young en tension et en compression alors que les proprietes reelles du 

materiau sont differentes a cause une divergence, notamment dans l'essai de 

compression. Une etape finale de comparaison de la meilleure solution retenue pour les 

proprietes materiau a permis de constater que nonobstant l'erreur introduite par 

l'utilisation d'une valeur unique de module d'Young, le materiau presente une grande 

variabilite dans sa reponse, attribuable a sa discontinuite surfacique. II est done possible 

d'affirmer que le modele represente adequatement la prothese reelle, dans la mesure ou 

la reponse experimentale mesuree localement presente une plage de variabilite 

relativement grande et que la reponse du modele se trouve a l'interieur de cette plage. 

L'interface os-implant est le point cle de la modelisation d'une prothese totale de 

hanche non-cimentee; ce sont les parametres de cette interface qui determinent les 

micromouvements. Le modele initial utilisait des contacts de type «colles», qui 

facilitent la convergence du calcul mais qui entravent le deplacement de la surface de 

contact et reduisent done les micromouvements. Une etude du fonctionnement des 

elements contacts a permis de determiner que des contacts standards dont la rigidite 

normale et le coefficient de friction sont correctement regies seraient plus adequats pour 

la modelisation de l'interface; une recherche dans la litterature a permis de determiner 

des plages de valeurs acceptables pour ces parametres. 

Le calcul du remodelage osseux a egalement fait l'objet d'une devaluation apres 

que l'interface os-implant eut ete reparametre. Apres une analyse sur une version non 

spatiale du modele (modele de Huiskes), une etude de l'effet du changement d'interface 

sur la distribution d'energie de deformation (qui est a la base du stimulus de remodelage 

osseux dans le modele de Huiskes) a permis de constater que si un changement de la 

rigidite normale des contacts affectait peu les resultats, l'utilisation de contacts de type 

colles avait en revanche un effet, local mais marque, sur la premiere iteration du calcul. 
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II en a done ete conclut que le calcul de remodelage osseux etait tributaire de 1'interface 

et qu'il souffrait done d'un probleme de validite attribuable a cette interface. 

Suite a la demarche de validation, des modifications ont ete apportees a la 

modelisation initiale, notamment a 1'interface os-implant et a la prothese elle-meme. Ces 

modifications ont ensuite permis la simulation d'un scenario du pire cas pour la stabilite 

secondaire; ce calcul a demontre 1'importance de quantifier adequatement les trois 

parametres cle du contact (cohesion, rigidite normale et coefficient de friction). 

En conclusion, nombre d'etudes interessantes pourraient etre effectuees sur le 

modele modifie; etude de revolution de l'interface os-implant, etude de l'effet d'une 

osteointegration partielle, simulation du remodelage osseux et evaluation de la stabilite 

torsionnelle, notamment. 
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ANNEXE 1 : PROTOCOLE DE MOULAGE (CYLINDRES ET 

PROTHESES) 

Preparation des tresses 

Longueurs de tresses pour chacune des couches : 

TRT-115: 

-250 mm 
-270 mm 
-290 mm 

TRT-100 : 

-250 mm 
-260 mm 
-150 mm 
-160 mm 
-160 mm 
-170 mm 

Vessie gonflable : 

-280 mm 

Enfiler les tresses de composite sur la vessie gonflable, en respectant l'ordre dans 

lequel elles ont ete coupees. Les tresses plus courtes (demi-longueur) sont enfilees sur la 

partie distale de la prothese. 

Inserer le bouchon NRC-MRP-02 a l'extremite distale de la vessie. 

Moulage initial 

ou TRT-102 

260 mm 
160 mm 
160 mm 
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Prechauffer la presse a 250 °C. 

Couper la vessie a la bonne longueur (en s'alignant dans le moule). S'assurer que 

le bouchon est bien positionne et que le materiel du cou ne recouvre pas la buse (il y aurait 

alors blocage de la buse dans la piece et impossibilite de la demouler sans bris). Le 

materiel doit depasser le cou d'environ 1 cm pour que ce dernier soit bien forme sans qu'il 

y ait blocage de la buse. 

S'assurer que la rondelle en acier et la buse de pression sont bien inserees dans le 

moule et qu'elles ne bougent pas, sans etre coinces (une buse coincee est catastrophique 

au demoulage, puisqu'il est difficile de la retirer sans briser la vessie). 

Fermer le moule en n'oubliant pas de mettre le thermocouple et en alignant les 

tiges de guidage le plus possible. Vu le volume occupe par le materiau a cette etape, les 

tiges sont hors des trous de guidage et seule la rondelle metallique de la buse aligne le 

moule; il est done primordial de s'assurer que l'alignement est bon pour eviter des 

dommages au moule lors de la fermeture de la presse hydraulique. 

Presser le moule avec une pression de suffisante pour assurer sa fermeture (13 

tonnes au cadran sont suffisantes). 

A 248 °C, batir une pression de 100 psi d'azote dans la vessie. 

A 250 °C, vidanger le circuit d'air et rebatir une nouvelle pression de 170 psi 

d'azote. 

Maintenir cette pression pendant 5 minutes. 
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Refroidir a l'air et l'eau. Lorsque la temperature du moule est de 130 °C 

vidanger le circuit d'air. Si ce dernier se vide par lui-meme avant d'atteindre cette 

valeur, le materiau n'etait pas soumis a la pression voulue lors de sa cristallisation; 

les conditions de consolidation adequate n'ont done pas ete respectees. 

Ne pas retirer la vessie de la prothese : elle est necessaire au surmoulage du tie-

layer 

Demouler la prothese femorale a l'aide des outils de cuivre. 

Enlever l'excedent de materiel a l'aide d'un couteau ou d'une scie a ruban. Un 

sablage final sera probablement necessaire (Dremel a air comprime avec tete Carbide). 

Thermoformage du revetement«tie-layer » 

S'assurer que le moule a ete pretraite avec un demoulant efficace. 

Faire chauffer le moule jusqu'a une temperature de 155°C. 

Placer deux rectangles de tie-layer dans les cavites du moule (partie proximale de 

la prothese) ainsi qu'une prothese premoulee et fermer le tout, sans toutefois mettre le 

moule dans la presse; son propre poids est suffisant pour le thermoformage. L'utilisation 

de la presse pour fermer completement le moule engendre un effet « couteau » sur les 

rebords et le tie-layer est alors brise. Maintenir le tout en place pendant 5 min. 

Retirer delicatement les pieces de tie-layer du moule. 
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Surmoulage du tie-layer 

Refaire toutes les etapes du moulage avec une prothese premoulee et deux 

plaques thermoformees de tie-layer inserees dans le moule. 
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A N N E X E 2 : COURSES TIREES DES JAUGES DE DEFORMATION 

Reponses enregistrees par les jauges lors de 1'essai de compression 

(microdeformations vs force) 
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Reponses enregistrees par les jauges lors de l'essai de compression 

(microdeformations vs force) 
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Reponses enregistrees par les jauges lors de l'essai de flexion sur la face 

laterale (microdeformations vs force) 
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Reponses enregistrees par les jauges lors de l'essai de flexion sur la face 

laterale (microdeformations vs force) 
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Reponses enregistrees par les jauges lors de 1'essai de flexion sur la face 

mediate (microdeformations vs force) 

600 

400 

^ 200 

-200' 
-200 

600 

400 

^ 200 

-200 
-200 

Jauge 1-1 
600 

400 

!Jj_ 200 [ 

0 200 400 
Force (N) 
Jauge 2-1 

P*"***-ii;'-j 

0L 

-200 
600 -200 

600 

400 

^ 200 

0 200 400 600 
Force (N) 

-200 
-200 

Jauge 1-2 

- : $ ^ * - y ^ - ^ ^ , . i P v - , -

0 200 400 600 
Force (N) 
Jauge 2-2 

•S 

,^-'' 

f'f CfmCii «-".££.• p:2L; ±'3l jf-

0 200 400 600 
Force (N) 

Specimen 1 Specimen 2 Specimen 3 Specimen 4 Solide 186 



Reponses enregistrees par les jauges lors de l'essai de flexion sur la face 

mediate (microdeformations vs force) 
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Reponses enregistrees par les jauges lors de l'essai de torsion 

(microdeformations vs force) 
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