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| INTRODUCTION

Les fractures diaphysaires hautement comminutives sont tres fréquentes en
traumatologie vétérinaire canine et féline. Ainsi, le fémur est affecté dans 39 4 45% des cas de
fractures des os longs et le tibia dans 15 & 26% [1-4] Les fractures diaphysaires sont de nature
comminutive dans 25 4 35% des fractures fémorales et 23% des fractures tibiales [4,5]. Elles

sont souvent causées par des accidents de la voie publique [6].

Ces fractures font partie des plus difficiles & traiter, avec succés, pour le chirurgien. Il
y a quelques années, chez le chien et le chat, le traitement chirurgical standard consistait en
une reconstruction anatomique de la colonne osseuse, associée & unc fixation interne rigide
procurant une stabilité maximale au foyer fracturaire, afin d’obtenir une cicatrisation per
primam. Toutefois, la reconstruction dun cylindre osseux de maniére parfaitement
anatomique reste une tache délicate, voire impossible, méme pour un chirurgien expétimenté.
Des pertes de substance persistent : d'ou le caractére instable des fractures, [absence de
transmission des efforts d’une extrémité d’un os long a Iautre et I'absence de partage des
charges lides a l'appui entre I’os et ’implant. Une reconstruction anatomique imparfaite,
associée 2 un temps opératoire prolongé et des dégats tissulaires iatrogénes, était souvent a
Iorigine de I’échec de ce type de traitement et d'une prévalence élevée des complications
majeures telles que retard ou absence de cicatrisation, refracture, infection, ou lachage

d’implants [7-9].

Les connaissances actuelles sur la cicatrisation des fractures comminutives indiquent
que la revascularisation précoce du site fracturaire et des conditions mécaniques adaptées sont
des facteurs plus importants que la fixation rigide des abouts fracturaires [8—10]. Aussi,
depuis une vingtaine d'années, le concept d’ostéosynthése dite "biologique”, "d’alignement”
ou "de pontage" a-t-il progressivement remplacé celui d’ostéosynthése dite "rigide” ou
"anatomique" pour le traitement de ces fractures [8,10,11]. La conception purement

mécanique du traitement des fractures a ainsi cédé le pas & une conception plus biologique.
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L'ostéosynthése biologique consiste & privilégier un alignement des abouts fracturaires
principaux sans abord du site de fracture, permettant de cette facon un respect de la
vascularisation de 1’os et des tissus mous (hématome fracturaire, périoste, insertions
musculaires, etc) [6].

La fixation est assurée par un montage d’ostéosynthése pontant le foyer fracturaire en
s’ancrant sur les fragments osseux principaux proximal et distal. Le but est la formation
rapide d'un cal osseux permettant de soulager 'implant d'une partie des efforts qui lui sont
appliqués [12]. Cette technique présente ainsi de nombreux avantages : comme un temps
opératoire plus court et une cicatrisation plus rapide avec un taux de complications moindre

[13-17].

L’application de 1’ostéosynthése biologique aux fractures comminutives implique que
la continuité osseuse ne soit pas rétablie. Le montage d’ostéosynthése supporte donc seul
I’ensemble des forces liées 4 PPappui du membre, d’autani plus le montage utilis¢ est
fortement sollicité et ce de fagon précoce, puisque la mise au repos complet de I’animal est

irréalisable [13,14].

Les implants utilisables pour 1’ostéosyntheése biologique doivent donc présenter des
propriétés mécaniques compatibles,  la fois avec la cicatrisation osseuse et & la fois avec une
fixation durable. T.es différents choix possibles J Sbnt les fixateurs externes, les clous
verrouillés, les plaques (& compression dynamique ou DCP®, & Compression Dynamique a
Contact Limité ou LC-DCP® et de Compression a Verrouillage ou LCP®) utilisées en

soutien et les montages combinés clou-plaque [6].

En traumatologie, les plaques LCP® ont été congues pour réduire les complications
associées a la fixation par des plagques standard, comme la perte de réduction et les
pseudarthroses [18]. Les avantages des plaques LCP® incluent leur stabilité angulaire et
axiale, I’absence de modelage précis de la plaque, la réduction des lésions périostées (nul
besoin de compression du périoste comme avec les plaques conventionnelles) et la diminution
du lachage des vis [18)]. En outre, les trous combinés de ces plaques permettent d'utiliser
indifféremment des vis & téte de verrouillage ou des vis corticales standard. Ainsi, i'utilisation
clinique des plaques LCP® est irés répandue et semble prometteuse, mais peu d’informations
sont disponibles quant a I’intérét des vis verrouillées dans la cicatrisation osseuse par rapport

aux vis standard.
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L’hypothése centrale de notre démarche de recherche a été de supposer que les montages par

plaque LCP® verrouillée présentaient un comportement biomécanique différent et qu’ils
favorisaient la cicatrisation osseuse, par rapport aux montages par plaque LCP® équipée de

vis standard.

Pour étudier le domaine de validité de cette hypothese, une étude préalable a permis de
développer une méthodologie d’essais biomécaniques sur des tibias cadavériques appareillés
par les 2 types de montages et présentant un modéle de perte de substance, se rapprochant des
conditions d’absence de continuité osseuse présentes lors de fracture comminutive. Nous
avons ensuite comparé la cicatrisation osseuse obtenue grice aux 2 types de montages, en

faisant appel a4 un modeéle animal de perte de substance similaire.
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PARTIE 1 : ETAT DES CONNAISSANCES ACTUELLES

1. Biologie de la cicatrisation osseuse secondaire

1.1.  Description de la cicatrisation osseuse en conditions instables

La cicatrisation par 2nde intention, secondaire ou indirecte se produit lors de relative
instabilité du foyer fracturaire (présence de mouvements interfragmentaires) et lors de
présence d’un espace fracturaire supérieur a 1 mm. Elle aboutit 4 une récupération de la
résistance de 1’os généralement plus rapide qu’avec la cicatrisation primaire

Ce type de cicatrisation peut-étre subdivisé en 4 étapes ou 3 phases qui se chevauchent
dans le temps : phase inflammatoire, formation du cal mou puis formation du cal dur

(phase de consolidation) et phase de remodelage [19] (Figure 1).
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Figure 1 : séguence des différentes phases de cicatrisation osseuse secondaire, d’aprés Johnson [20]
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Elle implique une séquence d’événements de différenciation tissulaire par laquelle la
stabilisation des fragments osseux est obtenue, dans un ler temps, au moyen d’un cal
externe qui caractérise ce type de cicatrisation [21].

La séquence d’événements est la suivante (Figure 1 et Figure 2} :

- formation d’un hématome,

- phase inflammatoire,

- formation du cal mou,

- formation du cal puis dur,

- remodelage

cak mou, tissu
I |hémat0me fibreux remodetage
T périoste 4§  formation &
d’os,
moelle 0s prolifération
osseuse corticat vasculaire

Fioure 2 : séquence des événements de différenciation tissulaire lors de cicatrisation osseuse secondaire, d’aprés

Isaksson [22]

- Formation d’un hématome :

La cicatrisation débute aprés la formation d’un hématome fracturaire, consécutive au
traumatisme initial. L’extravasation sanguine provient des lésions des vaissecaux de la
cavité médulilaire, du périoste, mais aussi des tissus mous et muscles adjacents, voire des
vaisseaux voisins [23]. L’hématome s’organise en un caillot sanguin, réseau de fibrine,

réticuline et collagéne.

- Phase inflammatoire (dés la 1°™ heure et jusqu’a 3 semaines aprés traumatisme) :
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Suite au traumatisme, les abouts fracturaires subissent une ischémie et présentent une

zone dévascularisée, qui nécrose.

Le réseau de fibrine de I’hématome constitue un support pour I'afflux de diverses
cellules migrantes, attirées par les facteurs chimiotactiques libérés par les cellules de I’os
nécrotique et de I’hématome et par D’exsudation plasmatique de médiatewrs de
P’inflammation, conduisant a4 une réponse inflammatoire typique. L’inflammation aigué€ sc
développe en regard du foyer fracturaire, de la cavité médullaire et des tissus mous
environnants.

Elle est caractérisée par une vasodilatation, une hyperémie, une augmentation de la
perméabilité vasculaire et une migration et prolifération de cellules inflammatoires
(polynucléaires neutrophiles, macrophages) dans [’ensemble de I’os affecté, puis
uniquement dans la zone fracturaire. Elle s’accompagne également d’une douleur et d’une
tuméfaction de la zone fracturaire.

Les cellules inflammatoires et les plaquettes libérent de nombreuses cytokines,
activant la migration, la prolifération et la différenciation de cellules souches, conduisant a
la réparation. L’inflammation persiste jusqu’a 1’apparition de cartilage ou d’os.

Un envahissement vasculaire du foyer fracturaire par angiogenése s’effectue depuis le
périoste et les tissus mous environnants.

Parallélement, ’os nécrotique des abouts fracturaires commence a subir une résorption
par les ostéoclastes et les tissus dévitalisés une sont soumis a phagocytose par les

macrophages et polynucléaires apportés par la néovascularisation (Figure 3).

Périoste Nécrose

T— Fibroblastes

-+ Neutrophiles

— Macrophages

+— Cellules souches
mésenchymateuses
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Figure 3 ; phase inflammaioire de la cicatrisation osseuse secondaire, d’aprés Ruedi [24]

- Phase de consolidation : Formation du cal moun :

Consolidation conjonetive (de la 1€ 3 la 48° heure aprds le traumatisme) :

L’hématome est colonisé par une migration et prolifération de cellules
mésenchymateuses indifférenciées, provenant de la couche ostéogéne (ou cambium) du
périoste et de I’endoste, de la moelle osseuse et du sang. Ces cellules se différencient en
fibroblastes, qui forment un tissu de granulation remplagant progressivement
[’hématome[22].

En paralléle, une néovascularisation se met en place & partir des artéres médullaires et
des tissus environnants.

Les cellules du tissu de granulation synthétisent du collagéne, aboutissant a sa
maturation en tissu conjonctif englobant les abouts fracturaires [25] . Cela constitue la 1
phase de stabilisation du foyer fracturaire.

Par la suite, le tissu conjongctif évolue en fonction des conditions de stabilité locale.

Consolidation cartilagineuse (entre 48h et 3 semaines aprés le traumatisme) .

Lors d’instabilité relative du foyer fracturaire, on observe une différentiation des
cellules mésenchymateuses en chondroblastes (moins exigeants que les ostéoblastes sur le
plan biologique). Ces cellules synthétisent une matrice cartilagineuse, dont 1’apparition
s’effectue généralement depuis les extrémités osseuses avant de s’étendre vers le centre du
foyer fracturaire.

Le cal conjonctif se transforme ainsi en cal fibro-cartilagineux (ou cal mou),
améliorant la stabilité du foyer fracturaire. Une interruption temporaire de la circulation
sanguine médullaire 4 travers la fracture survient par la présence de la couche
fibrocartilagineuse dans le canal médullaire. La quantité de cartilage formé dépend de
Pimportance des sollicitations mécaniques du cal conjonctif [26].

Une prolifération vasculaire s’effectue au sein du cal (Figure 4).

Vers la fin de la consolidation cartilagineuse, les conditions locales de stabilité sont
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suffisantes pour éviter un raccourcissement de 1’espace fracturaire, bien qu’une angulation

des fragments osseux puisse encore survenir.

Prolifération
Cartilage vasculaire

-,‘—__i:.tp wg;w::.c-:ﬂr!mj- : Cavité
) ¢ 1 I s .
R SR o) médullaire
- - ’ !
t}z‘(.\

Ostéoblastes du cambium de
['endoste et du périoste

Figure 4 : formation du cal mou et début d’ossification intramembraneuse lors de cicatrisation osseuse

secondaire, d’aprés Ruedi [24]

- Phase de consolidation : Formation du cal dur :

Cette phase de consolidation osseuse dure de 3 semaines jusqu’a 3-4 mois aprés le
traumatisme.

Dés les 1% jours aprés la fracture, et en paralléle de la consolidation cartilagineuse, les
cellules souches du cambium du périoste et de ["endoste se différencient en ostéoblastes.
Ceux-ci synthétisent alors la matrice osseuse selon une ossification intramembraneuse de
I’endoste et du périoste, débutant a distance de 1’écart interfragmentaire et se poursuivant
en direction de celui-ci [27] (Figure 5). Ce processus est ir¢s précoce et rapide dans le cas
du périoste et plus tardif et lent dans le cas de I"endoste. Un manchon d’os immature finit
ainsi par recouvrir le périoste et remplir le canal médullaire, constituant le support du cal
externe (ou périosté) et du cal interne (ou médullaire), dont 1’association forme e cal de
pontage (Figure 4).

Le cal externe est vascularisé par des vaisseaux extra-osseux et le cal interne par des

vaisseaux dérivés des artérioles médullaires.

Plus tardivement, quand les abouts fracturaires se trouvent liés ensemble par le cal
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mou et la cal de pontage, le gain de stabilité autorise la poursuite de la formation du cal dur
par ossification endochondrale, qui continue jusqu’a 1’union compléte des abouts par de
I’0s néoformé.

Pendant que 1’ossification intramembraneuse se poursuit, les tissus au sein du foyer
fracturaire (cal périosté et cal cortical) subissent une ossification endochondrale. Les
chondrocytes constituant le tissu cartilagineux s’hypertrophient, se calcifient et meurent.
Les ostéoblastes synthétisent 1’0os immature en le déposant sur la matrice collagénique
laissée par les chondrocytes, convertissant de cette fagon le cal mou en un cal dur, tissu
calcifié et rigide. L ossification endochondrale débute en périphérie du site fracturaire, o
les déformations sont les plus faibles. La néoformation osseuse diminue les déformations
dans la zone centrale du foyer, qui se transforme alors 4 son tour en os immature. La
formation du cal dur s’effectue donc depuis la périphérie vers Je cenire de la fracture,
jusqu’a réunification des bords proximal et distal du cal, ¢’est-3-dire jusqu’au pontage des

fragments par ce cal osseux (Figure 5).

Au final, la formation d’os immature (constituant le cal dur) lors de cicatrisation
secondaire est ainsi obtenue par ’association d’une ossification endochondrale et d’une
ossification intramembraneuse (Figure 5).

La phase de consolidation permet donc une stabilisation du foyer fracturaire par
augmentation de sa raideur, résultant a la fois d’ﬁne augmentation du diamétre de I’os
(amélioration des propriétés structurelles par le cal externe) mais aussi des différenciations
tissulaires successives (amélioration des propriétés matérielles par minéralisation
progressive du cal) [27].

Au fur et 3 mesure de ce processus, les mouvements interfragmentaires diminuent,
jusqu’au pontage des fragments osseux, qui réduit les mouvements interfragmentaires 4 un

niveau si faible que la formation d’os lamellaire peut se produire dans le foyer fracturaire.
Bien que la structure de ’os différe encore de sa structure originelle, a I'issue de la

phase de consolidation, 1’0s a retrouvé une résistance et une raideur suffisantes pour

autoriser une reprise d’activité.
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Figure 5 : formation du cal dur et différents mécanismes d’ossification lors de cicatrisation osseuse secondaire,

d’aprés Ruedi [24]

3% gemaine) :

- Phase de remodelage (4 partir de la

La phase de remodelage débute aprés le pontage du foyer fracturaire par [’os
immature. L’os immature est progressivement et lentement remplacé par de 1’os lamellaire,
mécaniquement compétent. Cette longue transformation (70% du temps total de
cicatrisation) s’effectue par un double processus de résorption-reconstruction, effectué par
les ostéoclastes et ostéoblastes et similaire au renouvellement physiologique du tissu
osseux. Il fait appel a une érosion de surface et un remodelage ostéonal. Un dépdt d’os est
observé dans les zones de contraintes élevées et une résorption dans les zones de
contraintes plus faibles. Ce phénomene a été défini, empiriquement, par la loi de Wolff, au
19° siécle [28-31]

Le cal externe devient fusiforme et disparait progressivement. Le remodelage du cal
interne rétablit la continuité du canal médullaire. Le remodelage aboutit donc, au bout
d’une période s’étendant de plusieurs mois jusqu’a 6 voire 9 ans aprés le traumatisme
initial, a la restauration de la forme et du diamétre de I’os et du canal médullaire (Figure 6).
Son intensité et sa durée sont fortement liées aux confraintes appliquées sur le foyer

fracturaire.
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Figure 6 : phase de remodelage de cicatrisation osseuse secondaire, d’aprés Ruedi [24]

1.2.  Facteurs influenc¢ant la cicatrisation osseuse secondaire diaphvysaire

1.2.1. Facteurs généraux

1l existe différents facteurs généraux susceptibles d’influencer la cicatrisation osseuse
[23,32-34]:

e Age dusujet,

¢ Facteurs nutritionnels (carences, obésité, masses musculaires...),

¢ Facteurs hormonaux (diabéte, anémie...), -

» Facteurs toxicologiques (alcoolisme, tabagisme chez I’homme...) et pharmacologiques
(traitements médicamenteux tels que corticoides, anti-inflammatoires...),

e Affection osseuse acquise ou héréditaire (ostéoporose...),

Ils ne seront pas détaillés, dépassant largement le cadre de notre étude.

1.2.2. Facteurs locaux

1.2.2.1. Facteurs mécaniques

Le cal est composé de 3 zones distinctes : cal périosté, cal cortical et cal médullaire

(Erreur ! Source du renvoi introuvable.).
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Fipure 7 Structure du cal, d’aprés Piermattei [6]

Les caractéristiques de ces 3 zones du cal ont ét¢ étudiées chez I’homme par
McKibbin, en 1978 (Tableau 1)[19]. Le cal périosté présente un volume important et une
croissance rapide. Il constitue une forme précoce et efficace de stabilisation du foyer

fracturaire.

Sa formation est particulierement dépendante des conditions mécaniques locales et est
sensible a la présence d’une vascularisation extra-osseuse.

Le cal endosté est celui qui se forme le plus tardivement et indépendamment des

facteurs mécaniques.

Le cal cortical est le plus sensible a I’intensité des déformations locales, qui doivent

gtre minimes.

Mécanisme Vitesse | Capacité a | Tolérance aux Tolérance | Contribution
d'ossification ponter mouvements ala des tissus
I'espace interfragmentaires | fixation mous
fracturaire rigide
Cal Intramembraneuse | +++ +++ +++ - ++++
périosté & endochondrale
Cal Endochondrale + - - ++++ -
cortical
Cal Intramembranecuse ++ ++++ +4+ +++ -
Médullaire (lente)
Tableau 1 ; Caractéristiques des 3 zones du cal, adapté d’aprés Ruedi [24]
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Comme McKibbin ’avait remarqué, la participation de ces 3 zones du cal dans le
processus de cicatrisation d’une fracture est sous la dépendance de nombreux facteurs locaux,
dont les facteurs mécaniques.

En réalité, il y a longtemps que 1’immobilisation inappropri¢e d’une fracture a ¢été
identifiée comme 1’une des premiéres causes de retard de cicatrisation [35].

En présence d’une vascularisation adéquate, les stimuli mécaniques sont capables
d’induire, de retarder ou d’empécher la cicatrisation fracturaire et conditionnent également le
mode de cicatrisation [9,36-48]. Ils influencent particuli¢rement la phase de consolidation
[25], 4 ’exception de la formation du cal médullaire.

Les principaux facteurs mécaniques de la cicatrisation osseuse, identifiés a ce jour,
peuvent étre divisés de la fagon suivante [39,49] :

- paramétres mécaniques : pression hydrostatique, mouvemenis et déformations
interfragmentaires, déterminés par la charge exteme appliquée sur la fracture et par la stabilité
de la fixation. Rentrent en compte notamment l'amplitude, fa direction et la répétition des
déformations interfragmentaires.

- paramétres géométriques : type de fracture, présence et taille d’un écart
interfragmentaire, qui possédent une influence sur les paramétres mécaniques

Ces facteurs déterminent le champ local de déformations du cal, dont la distribution
serait 4 1origine de signaux mécanobiologiques de régulation de la cicatrisation, influengant
la prolifération et la différenciation des cellules plﬁripotentes en différents tissus impliqués
dans la cicatrisation [22,40,50]. Il semblerait que la cicatrisation osseuse soit particuli¢rement

sensible aux conditions mécaniques initiales [51-54].

Ces observations ont été effectuées au cours des 3 derni¢res décennies, suite a
1’établissement de la "théorie des déformations interfragmentaires" par Perren, reposant sur
I’hypothése que la cicatrisation ne peut survenir que lorsque les déformations
interfragmentaires sont inférieures aux déformations conduisant & la destruction du tissu
osseux [55,56]. Cette théorie a prolongé les travaux de Pauwels, ler auteur & avoir propos¢ le
lien entre forces mécaniques, déformations des tissus et différenciation de ceux-ci, dans les
années 1940 [57]. Depuis, la "théorie des déformations interfragmentaires" a 4 la fois été
partiellement remise en cause et approfondie par de nombreuses expérimentations [39]. Elle a
contribué a la naissance d’une science nouvelle, la mécanobiologie, étudiant les rapports entre
paramétres mécaniques et fonctions cellulaires, visant & déterminer les facteurs mécaniques

conduisant 4 une stimulation de 1a cicatrisation osseuse.
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L’effet des différents facteurs mécaniques est synthétisé ci dessous.

» Amplitude et précocité des mouvements et déformations interfragmentaires :

La déformation interfragmentaire perpendiculaire au trait de fracture se calcule en

divisant le mouvement interfragmentaire par la longueur initiale de I’écart interfragmentaire

(1).

Avec : A : déformation interfragmentaire
AL : mouvement interfragmentaire (m)

L : longueur initiale de I’écart interfragmentaire (m)

Chaque tissu cicatriciel, parmi ceux qui se succedent chronologiquement lors de
cicatrisation, posséde sa propre tolérance a la déformation. Au fur et a4 mesure de la
cicatrisation, I’augmentation de raideur du cal entraine la diminution de P’intensité des
déformations interfragmentaires, ce qui offre les conditions mécaniques de formation de ces
tissus, de plus en plus sensibles aux déformations (Tableau 2) [38,58] .

Si I"amplitude des mouvements interfragmentaires est trop élevée, la déformation du
foyer fracturaire dépasse la déformation a la rupture du tissu cicatriciel, dont la continuité
présente alors une rupture répétée. 1l en résulte un retard ou une absence de cicatrisation [7].
Ainsi, par exemple, la valeur maximale de déformation tolérée par I’os lamellaire est de 2%.
Cette valeur constitue la limite au dela de laquelle la cicatrisation primaire ne peut s’effectuer.

Au début de la phase de consolidation, alors que les déformations interfragmentaires
sont encore élevées, la formation de tissu de granulation s’explique par sa capacité & supporter
unc déformation de 100%. Les autres tissus cicatriciels ne pourraient se former sous de telles

conditions mécaniques.
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Déformation ala Remarque
rupture
Tissu de granulation 100%
Tissu conjonctif 5-17%
Fibrocartilage 10-12,8%
Os réticulaire (immature) 10% 10-30% : résorption
Os spongieux 20/,
Os lamellaire (compact ou cortical) 204

Tableau 2 : Tolérance 4 la déformation des différents tissus impliqués dans la cicalrisation osseuse, d’apres
Perren et al.[55,56,59]

Les connaissances les plus récentes sur la cicatrisation diaphysaire indiquent que la
formation osseuse par ossification intramembraneuse s’effectue pour des déformations
interfragmentaires inféricures 4 5% et par ossification endochondrale pour des valeurs
inférieures & 15% [37,38]. Pour des valeurs supérieures a 15%, du tissu conjonctif et du

fibrocartilage sont a prévoir [37,38].

Or, les nombreuses études sur Peffet des déformations interfragmentaires montrent
qu’une gamme de valeurs de déformations interfragmentaires initiales de 10 & 45% conduit a
une cicatrisation plus rapide que pour des valeu:ré inférieures. Ainsi, des mouvements
interfragmentaires de 0,2 & 1,35 mm dans des écarts interfragmentaires de 0,5 a 3 mm,
correspondant 4 des déformations de 13 4 45% stimulent la formation de cal. Au contraire, des
déformations de 7 a 9% conduisent 4 une cicatrisation plus lente [19,26,36-38,42-48,60], tout

comme des valeurs de déformation de 67% [48].

Les stades précoces de la cicatrisation osseuse semblent particuliérement sensibles aux
conditions mécaniques initiales et les déformations interfragmentaires initiales
détermineraient I’évolution future de la cicatrisation [51-54].

L’étude récente de Comiskey a analysé les résultats de 7 études précédentes portant
sur I’évaluation de la cicatrisation osseuse sous I’influence de mouvements interfragmentaires
axiaux connus et contrdlés, sur des modgles de pertes de substance tibiales ovines [61]. Ces 7
études présentaient des similitudes entre elles, répondant aux critéres d’inclusion trés strictes
nécessaires 4 une comparaison fiable [26,36,38,42,45,46]. Les résultats ont été convertis en

augmentation relative de raideur axiale, au cours des 8 semaines postopératoires et un modele
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mathématique présentant une bonne corrélation avec les données expérimentales a cté

élaboré. L’interprétation des courbes d’augmentation relative de la raideur axiale en fonction
du temps, élaborées grice au modele mathématique, montre que, pour les déformations
interfragmentaires initiales les plus faibles (7%), 1’augmentation de raideur suit une
progression linéaire. Pour les déformations interfragmentaires initiales supérieures a 7%,
l’augmentation de raideur suit une progression exponentielle et d’autant plus rapide que la
déformation initiale est élevée, avec une vitesse d’évolution maximale pour une déformation
initiale de 45%. Finalement, cette ¢tude montre ['importance des déformations
interfragmentaires initiales et elle est la 1ére & démontrer la corrélation positive entre vitesse
de cicatrisation et déformations interfragmentaires initiales.

Au contraire, la présence de déformations interfragmentaires d’intensité €levée, aprés
6 semaines de cicatrisation, inhibe le pontage par le cal et son augmentation de raideur [51—

54].

» Direction des mouvements et déformations interfragmentaires :

La direction des mouvements interfragmentaires influence également la cicatrisation.
Une charge axiale en compression de 360 N, correspondant a4 une déformation
interfragmentaire de 33%, appliquée de fagon cyclique & 0,5 Hz, pendant 17 mn par jour,
permet la formation d’un cal plus raide qu'une fixation rigide d’une perte de substance tibiale
ovine de 3 mm [36].

Claecs a montré qu’une déformation axiale de 31% a été plus favorable a la

cicatrisation qu’une déformation de 7% pour des écarts interfragmentaires de 1 ou 2 mm sur
tibias ovins, mais moins favorable, pour un écart interfragmentaire de 6 mm [37].
Wolf a montré qu’une stimulation quotidienne par compression axiale, de 1200 cycles 4 1 Hz
de tibias ovins présentant une perte de substance de 3 mm, a permis une augmentation
significative de la quantité de cal obtenue, par rapport & une déformation interfragmentaire
nulle, et proportionnellement a ’intensité des déformations.

D’autres études sur des rats ont moniré effet bénéfique d’une charge axiale lide a
Pappui et/ou induite par fixation externe [41,62]. Les mémes effets ont également été
observés chez 'homme chez I"homme [48,63,64] et chez le chien [65,66].

En revanche, un appui précoce a pleine charge sur des tibias ovins ayant subi une

ostéotomie semble conduire a un cal plus abondant mais moins raide qu’un appui retardé [67].
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Néanmoins, en situation clinique et expérimentale, les mouvements interfragmentaires
ne sont pas uniquement axiaux, mais également en cisaillement et en torsion [68-74]. Les
mouvements interfragmentaires angulaires seraient d’amplitude supérieure aux mouvements
axiaux [75], et 1’instabilité en torsion, qui semble délétére pour la cicatrisation, peut &tre
utilisée comme modéle expérimental de pseudarthrose [76].

Une instabilité axiale contrdlée en distraction aurait un effet bénéfique sur la
cicatrisation {77].

Mais les charges axiales en compression paraissent plus favorables que les charges
axiales en traction ou en cisaillement [22,27,78,79], bien que I’effet du cisaillement soit
controversé [53,80]. Ces observations seront peut-&tre remises en cause dans les annces a
venir, car les déformations interfragmentaires axiales ont éé jusqu’a présent nettement plus

étudiées que celles en cisaillement ou torsion.
* Raideur de la fixation :

Historiquement, une fixation trés rigide était employée en traumatologic et une
ostéopénie sous la plaque était alors fréquemment observée. L’origine de cette ostéopénie a
été, 4 ’époque, attribude a P’effet de protection de 1’os par la plaque vis-a-vis des contraintes
lides aux charges exercées sur le membre (phénoméne de "protection des contraintes™ ou
"déviation des contraintes™) [81]. Aussi, un certain ﬂOmbre d’études ont tenté¢ d’objectiver
cette hypothése, en mesurant ’ostéopénie du cis-cortex observée lors d’utilisation de plaques
de différentes raideurs [81-85]. Bien que I’origine purement mécanique de I’ostéopénie ait
été, depuis, nuancée par la prise en compte du réle de la vascularisation périostée, ces études
ont néanmoins permis de mettre en évidence ’intérét d’une fixation moins rigide dans

1’apparition plus rapide et plus abondante du cal osseux.

En effet, la stabilité de la fixation au niveau du foyer fracturaire, la géométrie et la
raideur de I’implant influencent directement ’amplitude et la direction des mouvements
interfragmentaires [80,86—88].

Cette donnée, en conjonction avec la connaissance des valeurs de déformations
compatibles avec une cicatrisation optimale [61], explique pourquoi une fixation trop raide,

qui minimise les mouvements interfragmentaires, limite la stimulation de la formation de cal,

alors qu’une fixation flexible favorise la formation de cal et qu’une fixation instable conduit a

une pseudarthrose [19,26,36,38,42,45,46,48,60,61,66,80,84,89].
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D’autre part, la raideur de la plaque réduit considérablement les mouvements

interfragmentaires au niveau de la corticale située sous Ia plaque, a des valeurs de 'ordre de
0,07 2 0,2 mm. Cela induit, pour des écarts interfragmentaires de 3 mm ou moins, des
déformations trés faibles [90] et explique la déficience de formation osseuse au niveau du

ciscortex et ’asymétrie de la cicatrisation qui a été observée dans plusieurs ¢tudes [91,92].

+ Longueur initiale de I’écart interfragmentaire :

Néanmoins, I'effet bénéfique d’une fixation flexible serait valable uniquement pour
des écarts interfragmentaires limités car I’influence des mouvements interfragmentaires
dépendrait de la taille de I’écart interfragmentaire.

Pour un écart faible (2,1 mm), des déformations élevées (31%) conduisent 2 une
surface de cal périosté élevée, alors que pour un écart élevé (6 mm ou plus), des déformations
équivalentes inhibent la stimulation de la formation de cal et retardent la cicatrisation
[26,36,42-44,93]. Il semblerait ainsi que la tolérance aux déformations des fractures avec un
écart élevé soit inférieure a celle des fractures avec un écart moindre. Cela pourrait étre causé
par des capacités plus limitées de comblement du foyer fracturaire par de I’os néoformé [19].
Les fractures avec un écart interfragmentaire élevé nécessitent donc une fixation plus rigide,
qui diminuera les déformations interfragmentaires, sinon un retard de cicatrisation risque de
survenir [26,36,37,42—44].

Ces observations ont contribué a la remise en cause partielle de la "théorie des
déformations  interfragmentaires” [39], selon laquelle, pour des mouvements
interfragmentaires (AL) donnés, Paugmentation de 1’écart interfragmentaire initial L devrait

diminuer la déformation ¢ et ainsi augmenter la probabilité de cicatrisation.

* Type de fracture :

En revanche, la présence de mouvements élevés entre les fragments osseux principaux
est mieux tolérée lors de fractures comminutives que lors de fractures simples, car les
mouvements interfragmentaires globaux sont partagés par plusieurs écarts interfragmentaires
entre chacun des différents fragments, ce qui réduit les déformations interfragmentaires dans

chacun des €carts interfragmentaires [7,94].
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Les fractures comminutives ou déplacées présentent néanmoins un risque élevé de
retard de consolidation ou de pseudarthrose, a cause d’une dévascularisation et d’une nécrose
des fragments, qui constituent une barriére physique au développement du cal endosté et de

difficultés de stabilisation de ce type de fracture [95,96].

L’angulation et le déplacement des fragments lors de fractures comminutives ou en

"aile de papillon" peuvent également conduire 4 un retard de cicatrisation [97].

Enfin, lors de fixation rigide, les fractures transverses présentent une cicatrisation per
primam plus rapide que les fractures obliques, ce qui pourrait étre 1ié 4 la présence de

mouvement de cisaillement dans le 2éme cas [98,99].

* Autres facteurs mécaniques :

D’autres facteurs mécaniques, dépassant le cadre de notre étude, peuvent également
influencer la cicatrisation osseuse, comme la pression hydrostatique, le caractére statique ou
dynamique des sollicitations, le nombre de cycles appliqués, la vitesse des déformations, etc

[22,27,38-40].

On comprend alors toute I'importance des propriétés mécaniques des implants utilisés
pour I’ostéosynthése, dont la raideur influence les mouvements interfragmentaires existant
lors de I"application d’une charge externe [80,86—88]. Mais les facteurs mécaniques ne sont

pas les seuls facteurs de variation de la consolidation osseuse.

1.2.2.2.  Irrigation sangitine et approvisionnement en oxygene

L’importance de la vascularisation osseuse dans la survenue d’une pseudarthrose a été
identifiée il y a plus de 50 ans.

L’irrigation sanguine est nécessaire & la nutrition de la zone en cours de consolidation
et ’angiogenése apparait actuellement comme un facteur-clé de la cicatrisation.

La fracture interrompt la circulation sanguine par lésion de la vascularisation endostée
et périostée proche de la fracture, conduisant & une hypoxie et une nécrose aigué de 1’os et de
la moelle osseuse adjacents. La néovascularisation et la stimulation de la circulation adjacente

sont des composants essentiels et précoces d’une cicatrisation réussie [100]. La
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vascularisation endostée et médullaire est rétablie avant la vascularisation périostée et

I’irrigation sanguine présente une corrélation positive avec la néoformation osseuse [47].

L’insuffisance d’irrigation sanguine, comme lors de lésion vasculaire majeure par
fracture comminutive a haute énergie, peut conduire a un retard de consolidation ou a une
pseudarthrose atrophique [101-103]. Ainsi, chez I’homme, une 1ésion d’au moins une veine
majeure du membre inférieur multiplie le risque de pseudarthrose par 3 [103]. La localisation
de la fracture joue un réle important en terme d’irrigation sanguine, puisque des lésions
distales aux foramens nourriciers sont associées & un risque plus élevé de détérioration de
I’irrigation et de pseudarthrose atrophique [33].

Comme I’avait remarqué McKibbin, sans pouvoir I’expliquer [19], la couverture du
foyer fracturaire par les tissus mous est cruciale pour la restauration de I’irrigation sanguine,
I’arrivée de cellules ostéogéniques et Papprovisionnement des cellules en oxygeéne et
nutriments [104]. L’irrigation  provenant des tissus mous environnants  est
particuliérement importante dans la formation du tissu de granulation et du cal externe. La
vascularisation périostée semble jouer un réle décisif. Ainsi, une étude utilisant un modéie de
fracture contondante, chez le lapin, a montré un retard de cicatrisation, qui a été attribué a des
1ésions périostées [105].

La vascularisation de la fracture peut é&tre dramatiquement compromise par
I’intervention  chirurgicale nécessaire 4 |’ostéosynthése. L’utilisation d’implants
intramédullaires impacte la vascularisation endostée [106] et la qualité de I’abord chirurgical
peut fortement perturber la vascularisation périostée [33]. L’abord chirurgical est un facteur
pouvant conduire a une pseudarthrose et & une infection, notamment par [*évacuation de
I’hématome fracturaire, contenant des éléments moléculaires et cellulaires indispensables a la
cicatrisation [34]. En outre, les 1ésions vasculaires iatrogénes des muscles, du périoste et de
I’os conduisent a la formation d’un tissu fibreux, biologiquement inactif, qui empéche

’arrivée de vaisseaux néoformés et d’ostéoblastes dans le foyer fracturaire [107].

Néanmoins, méme une vascularisation adéquate du foyer fracturaire peut conduire a
une pseudarthrose hypertrophique, en I’absence de stabilité mécanique suffisante [101]. II est
maintenant admis que 'instabilité du foyer fracturaire empéche la vascularisation de la zone
de minéralisation du cal et conduit a la formation de fibrocartilage dans 1’espace fracturaire
[101]. En revanche, lors de fixation stable, un appui augmenté sur le membre fracturé conduit
a une irrigation sanguine significativement augmentée [65]. Le dépot de fibrocartilage résulte

partiellement d’une irrigation sanguine insuffisante (environnement pauvre en oxygéne), alors

39




que la formation d’os indique une vascularisation adéquate (environnement riche en

oxygene), lors de conditions stables [37,50,104].

2. Techniques d’ostéosynthése et implants actuellement
utilisés

2.1. Description de 1’ostéosynthése biclogique

Vers la fin des années 1980, les principes initiaux d’ostéosynthése anatomique
élaborés par ’AO/ASIF (Arbeitsgemeinschaft fiir Osteosynthesefragen/Association for the
Study of Internal Fixation), fondé en 1958, ont évolué vers une approche privilégiant en 1%
lieu la préservation vasculaire des tissus mous et de 1’os, impliquant une réduction la plus

atraumatique possible.

Les prinéipes actuels sont les suivants :

1) réduction et fixation obligatoirement atraumatiques (pour les os longs : réduction
| pas nécessairement anatomique, mais nécessité de réalignement axial et angulaire et de
| i restauration de longueur ; pour les fractures articulaires . réduction obligatoirement
E anatomique pour restauration de la congruence artiéﬁl'aire),

' 2) stabilité de I’implant appropriée (stabilité relative des fractures diaphysaires et
stabilité absolue des fractures articulaires),

3) manipulation atraumatique des tissus mous par voie d’abord appropriée,

4) mobilisation précoce, non douloureuse et active du membre.

L’ostéosynthése qualifiée de biologique a pris le pas sur une prise en charge plus
mécanique et anatomique des fractures {8,10]. De 14 découle 1’essor des techniques de fixation
par une réduction indirecte et par un abord ménagé du foyer fracturaire, visant 4 accéder au
foyer fracturaire sans le toucher (Open But Do Not Touch ou OBDNT) ou par un abord mini-

1 invasif de 1’os sans découvrir le foyer fracturaire (Minimally Invasive Plate Osteosynthesis ou
MIPO). De méme, les techniques d’ostéosynthése d’alignement (fixation des seuls fragments

osseux principaux et pontage de la fracture) ont connu un fort développement.

L’ostéosynthése biologique fait donc largement appel a 1’ostéosynthése d’alignement, ainsi




qu’a la préservation de I’environnement périfracturaire et de la vascularisation tissulaire et

périostée.

Les recommandations actuelles de traitement des fractures intégrent & la fois les
notions d’ostéosynthése anatomique et biologique.

Pour les fractures articulaires, une réduction anatomique et une fixation rigide est
toujours requise, conformément aux principes initiaux décrits par I’AO. De méme, lors de
fractures simples, I’ostéosynthése anatomique, avec compression interfragmentaire, peut éire
utilisée pour stabiliser la facture. Cela permet de reconstruire la colonne osseuse ct d’obtenir
ainsi un partage immédiat des charges liées 4 ’appui entre 1’os et 'implant. La cicatrisation
s’effectue selon un mode primaire.

En revanche, lors de fractures diaphysaires comminutives ou de perte de substance,
’ostéosynthése biologique, avec pontage de la fracture et une fixation qualifiée de flexible,
voire d’élastique, conduisant 4 une instabilité relative, est acceptée et méme encouragée [7,9].
Une cicatrisation osseuse secondaire avec formation rapide d’un cal périosté est alors visée. A
cause de P’absence de contact osseux, I’implant supporte seul I’intégralité des charges.

C’est pourquoi ’évolution des techniques d’ostéosynthése s’est accompagnée d’une
évolution des implants. De nouveaux implants, se différenciant des implants prévus pour les
concepts initiaux de I’ ostéosynthése, ont été mis au point. [Is doivent répondre aux nouveaux
besoins de 1’ostéosynthése biologique (raideur adaptée, absence de compression périostée...),

a de nouveaux modes d’utilisation (MIPO) et ainsi a de nouvelles contraintes biomécaniques.

2.2. Comparaison expérimentale et clinique de 1’ostéosynthése
anatomique avec 1’ostéosynthése biologique

Des études portant sur le traitement de fractures comminutives expérimentales chez le
mouton ont montré 12 semaines aprés 'intervention une augmentation de la densité osseuse et
de I’ostéogénése avec I'ostéosynthése d’alignement par rapport a 1’ostéosynthése anatomique

[9,108].

Des résultats similaires ont été obtenus chez I’homme et le chien, la fixation

biologique de fractures comminutives étant associée a une production significativement
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accrue de cal ainsi qu’d une vitesse significativement supérieure de cicatrisation
radiographique, gain de résistance et récupération fonctionnelle [8,14,17].

En ouire, I’ostéosynthése biologique permet une diminution significative du temps
chirurgical et n’est pas associée 4 une incidence de complications significativement différente

par rapport a I’ostéosynthese anatomique {8,14,17].

2.3. Différents implants utilisables pour I’ ostéosynthése biologique

Dans le cadre de I’ostéosynthése biologique, le but des implants est d’obtenir une
fixation relativement flexible, voire élastique pour déclencher une cicatrisation spontanée
avec induction de la formation d’un cal osseux, tout en adhérant au principe de la MIPO.

Les différents implants utilisables pour 1’ostéosynthése biclogique sont le clou
verrouillé, ’association clou-plaque, le fixateur externe, 1’association fixateur externe-plaque,

la plaque conventionnelle ou la plaque verrouillée a laquelle notre étude s’intéresse.

3. Les plagues verrouillées

3.1. Généralités et classification des plagues verrouillées

Les plaques verrouillées sont aussi appelées plaques & angle stable : la vis étant bloquée
de fagon permanente dans la plaque, elle ne peut basculer comme avec les plaques

conventionnelles, mais présente une stabilité angulaire, voire axiale.

Il existe 2 grandes catégories de plaques verrouillées selon 1’angulation des vis : celles &
angulation fixe et celles a angulation variable. Dans le ler cas, la vis est obligatoirement
perpendiculaire au plan de la plaque. Dans le 2éme cas, la vis peut &tre bloquée avec une
orientation choisie a4 I’intérieur d’un cbéne d’angle de ’ordre de 20 a 26° autour de la
perpendiculaire au plan de la plaque.

La classification des ces implants peut également étre effectuée selon le mécanisme de

verrouillage des vis [109,110], ainsi que selon leur composition (acier chirurgical ou titane).




3.2.  Plaques verrouillés 3 angulation fixe ou monoaxiales

Depuis les lers concepts de verrouillage des vis, d’abord par boulon (systéme Zespol
développé & la fin des années 1970), puis directement dans la plaque (systeme PC-Fix®, en
1987), de nombreux modeles de plaques verrouillées sont apparus.

Dix modéles différents de plaques verrouillées sont actuellement disponibles en orthopédie
vétérinaire, se distinguant par Pangulation des vis verrouillées, le mécanisme de verrouillage
et par leur composition. Certains de ce modéles ont subi des études comparatives de leurs

propriétés mécaniques [111-113].

Parmi les plaques verrouillées monoaxiales vétérinaires actuelles, il existe 6

principaux mécanismes de verrouillage des vis différents.

Seul le systtme de Plaque de Compression a Verrouillage ou Locking Compression
Plate (LLCP®) fabriqué par Synthes™ sera détaillé. Il a vu le jour en 2001 pour la chirurgie

humaine et est disponible depuis 2003 sur le marché vétérinaire.

Le procédé LCP® présente la particularité de comporter des trous dits combinés [114,115].
Ces derniers comportent 2 parties adjacentes (Figure 8) :

* une partie avec unité de compression dynamique, avec un design équivalent au trou
de compression des plaques DCP et LC-DCP,

« une partie pour verrouillage, conique et dotée d’un filetage fin.

Tro ca— kg
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Fipure 8 : Illustration de plaque de compression & verrouillage (LCP®) (catalogue Synthes™)
a) plague LCP @ large pour vis de 3,5 mm & 10 trous

b) trou combiné avec partie pour vis & téte de verrouillage {gauche) et pour vis standard (droite)

43




Les trous du systéme LCP® peuvent donc recevoir indifféremment une vis standard ou

une vis a téte verrouillée, insérée dans la zone adaptée de chaque trou, contrairement au

systéme LISS® qui n’accepte que des vis verrouillées (Figure 9).
Les vis standard peuvent é&tre orientées selon une angulation de 40° dans le plan longitudinal

et de 14° dans le plan transversal (donmées Synthes™).

Figure 9 : Photographie de plaque de compression & verrouillage (LCP®) (catalogue Synthes™), associé & des
a) vis corticale standard
b) vis i téte de verrouiflage

Cela permet d’associer la possibilité de compression interfragmentaire ou le
positionnement d’une vis de fraction, comme sur les plaques DCP® ou LC-DCP®, i la

stabilité angulaire et axiale d’un systéme verrouillé [114].

Les vis a téte verrouillée sont dotées d’une téte conique et d’un filetage a pas double avec

5 filets. Le diamétre de leur Ame est supérieur a celui des vis standard (Figure 10).

Figure 10 : Photographies de t&tes et corps de vis d’ostéosynthése (catalogue Synthes™)
o) vis corticale standard de 4,5 mm

b) vis & téte de verrouillage de 5,0 mm




Les vis verrouillées existent en version autotaraudante ou en version autotaraudante et

autoforante. Ces derniéres sont réservées a une utilisation uniquement monocorticale, en
raison de la saillie importante de la pointe de vis.

Le systéme de verrouillage repose 4 la fois sur un filetage de la partie pour vis
verrouillée du trou combiné, qui correspond au filetage de la téte de vis verrouillée, ainsi que
sur un assemblage de type c¢One Morse basé sur la forme conique de la partie pour vis
verrouillée du trou combiné, qui correspond a la forme de la téte de la vis.

Gréce au filetage a pas double, le verrouillage des vis est pleinement effectif avec moins
d’un tour complet de la vis. Par rapport a des vis corticales de méme diametre externe, les vis
verrouillées présentent une largeur du filetage inférieure et un diamétre de I’ame supérieur.
Par exemple, pour des vis standard de 3,5 mm, ces caractéristiques sont respectivement 1,1
mm et 2,4 mm, alors que pour des vis & téte de verrouillage de 3,5 mm, elles représentent 0,6

mm et 2,9 mm.

Les plaques T.CP® présentent également des trous combinés compacts, ronds et
coniques, avec les parties pour vis corticale et vis verrouillée superposées et non juxtaposées
comme sur les trous combinés classiques. Ils permettent également I’insertion des 2 types de
vis, mais sans compression interfragmentaire possible. Ces trous particuliers sont situés a
Pextrémité des plaques d’ostéosynthése mais sont également utilisés sur des plaques
particuliéres, comme les plaques LCP® pour Ostéotomie de Nivellement du Plateau Tibial ou

Tibial Plate Leveling Osteotomy (TPLO), par exemple.

Les vis verrouillées et les plaques LCP® sont disponibles en acier ou en titane ; ces
derniéres possédent un relief inférieur identique a celui des plaques LC-DCP®, afin de

minimiser la zone de contact avec la surface osseuse.

Lors d’utilisation de cet implant, il faut éviter un couple de serrage trop important
entrainant un soudage 4 froid de la téte de vis dans le trou. Il convient également d'éviter de
détériorer le filetage lors d’insertion de vis non perpendiculaire a la plaque. Ils sont minimisés
par I’utilisation de tournevis avec limiteur de couple et de guide de percage verrouillés dans

les trous de plaque.

Grice 4 sa grande polyvalence, le systeme LCP® a étendu la gamme des indications en

MIPO et est trés utilisé, a la fois en orthopédie humaine et vétérinaire.
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L.’ inconvénient principal de ces systémes de verrouillage monoaxiaux est la nécessité de
positionner les vis perpendiculairement & la plaque pour obtenir un verrouillage [116]. Cela
peut étre problématique notamment lorsque la plaque est droite alors que [’os a stabiliser n’est
pas rectiligne. Cetie difficulté a été partiellement résolue par l’introduction de plaques
anatomiques, ¢’est-a-dire prémodelées selon I’anatomie des os longs a traiter et présentant une
orientation spécifique de I’axe des trous de vis, afin éviter la pénétration des vis dans les

articulations adjacentes.

3.3. Principes et biomécaniques de la fixation verrouillée par plaque
[.CP

Afin de comprendre la fixation verrouillée, il convient de mettre en lumicre les

différences avec la fixation par plaque conventionnelle.

« Plaques vissées conventionnelfles :

La stabilité de la fixation par plaque classique repose sur les forces de friction entre la
plaque et I’os sous-jacent. Ces forces de friction dépendent du coefficient de friction entre la
plaque et I’os et des forces axiales engendrées par les vis, elles-mémes sous la dépendance du
couple de serrage des vis et de la résistance en cisaillement de I’0s [58,117].

Le serrage des vis améne une compression de la plaque sur 'os, d’autant plus
importante que le couple de serrage est élevé [117-120]. Les forces de friction générées sont &

I’origine de la stabilité de la fixation (Figure 11).
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Figure 11 : Distribution des forces lors d’ostéosynthése d’alignement par plaque avec vis standard, d’aprés
Johnson [20]

L’utilisation des plaques conventionnelles nécessite donc leur contournement
minutieux pour correspondre a la topographie de la surface osseuse située sous la plaque, afin
d’assurer un contact maximal entre 1’os et la plaque.

En cas de défaut de contournement de la plaque, méme si la réduction est parfaite
avant sa mise en place, une translation des fragments osseux surviendra au cours du serrage
des vis, jusqu’a leur butée sous la plaque, entrainant une perte plus ou moins importante de la
réduction primaire.

La fixation par vis bicorticales est obligatoire lors d’ostéosynthése par plaque
conventionnelle, car la stabilité des vis et le transfert de charge nécessitent 2 points d’appui
(cis-cortex et trans-cortex) afin de maintenir la friction plaque-os indispensable & la stabilité
du montage et de limiter le risque d’arrachement des vis.

Sous effet d’une charge axiale (liée a ’appui du membre, par ex.), si I'intensité des
forces de cisaillement appliquées sur les vis standard dépasse celle des forces de friction entre
la plague et I’0s, une perte de la fixation peut survenir a cause du basculement des vis, et

conduit & une perte de réduction secondaire.

Lors de fracture traitée par reconstruction anatomique (contact des abouts osseux),
I’ostéosynthése conventionnelle implique un partage des charges liées a ’appui du membre,

entre 1’os et I’implant (Figure 12a). En revanche, lors de fracture comminutive non
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reconstructible, 1’absence d’intégrité de la colonne osseuse implique 1’absence de partage des
charges. La plaque conventionnelle doit alors assumer seule I'intégralité de ces forces et le

risque de lAchage des vis ou de la plaque est d’autant plus ¢levé.

Dans le cas d’une piétre qualité osseuse, comme lors d’ostéoporose, le serrage des vis
standard peut s’avérer insuffisant pour obtenir une compression adéquate de la plaque sur
I’0s, nécessaire pour assurer la stabilité de 1’ostéosynthese. Cela peut enfrainer un desserrage

des vis, une perte de stabilité de la plaque et, finalement, une perte de réduction secondaire.

L’inconvénient majeur de ce systtme de fixation réside dans la compression du
périoste par le montage. Les zones de contact os/plaque doivent étre comprimées jusqu'a un
niveau dépassant largement la tolérance des tissus mous recouvrant l'os, notamment le
périoste et sa vascularisation [121]. Cela peut engendrer des complications, telles que : retard
de cicatrisation, lachage d’implant, fractures sous plaque, infections et fractures secondaires,

aprés ’ablation du matériel d’ostéosynthése [116,122].

Figure 12 : Transfert des charges depuis 1’os vers I"implant, d’aprés Wagner [123]

a) plague conventionnelle avec compression (partage des charges entre F'os et Fimplant)

b} plaque verrouillée (pontage mécanique de la fracture)

* Plaques vissées verrouillées :

Au contraire, la stabilité de la fixation par plaque verrouillée repose sur le systeme de

verrouillage entre les vis et la plaque permettant une connexion rigide du porteur de charge (la
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plaque) et des fragments osseux principaux (Figure 13). La plaque verrouillée et ses vis forme
ainsi une "unité de fixation", sans mouvement entre plaque, vis et os, alors que les vis
standard ont tendance a basculer [124]. Les forces axiales liées a ’appui du membre sont
transférées depuis ’os vers la plaque par la connexion filetée existant entre la plaque et les
vis. Cela permet un pontage mécanique du foyer fracturaire sans friction entre le porteur de
charge et I'os (Figure 12b).

Pour cette raison, le comportement mécanique des plaques verrouillées n’est pas celui
d’implants internes conventionnels, mais plutét celui de fixateurs externes situés sous la peau.
En conséquence, il s’agit bel et bien de "fixateurs infernes” [125].

Néanmoins, les plaques verrouillées ne présentent pas les inconvénients d’un systéme
externalis¢ comme le fixateur externe, c’est-d-dire : la transfixion des parties molles, la

moindre raideur mécanique ainsi que le risque septique plus élevé [109].
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Fipure 13 : Distribution des forces lors d’ostéosvnthése d’alignement par plaque avec vis verrouillé, d’aprés
Johnson [20]

Lors de fixation conventionnelle, la charge axiale sur I'os se traduit en forces de
cisaillement sur les vis standard et 1’os, en contact au niveau d’une interface de taille assez
réduite. Cette charge axiale est compensée par les forces de friction entre la plaque et Pos, qui
maintiennent la stabilité du montage [124]. En outre, ces forces en cisaillement ne sont pas

réparties uniformément sur toutes les vis du montage.

Au contraire, lors de fixation verrouillée, les forces de cisaillement engendrées par la

charge axiale sur ’os se traduisent en forces de compression sur les vis et Dos,
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perpendiculaires au grand axe des vis verrouillées et sur toute leur longueur [124]. Ainsi, les
forces de cisaillement exercées sur les vis verrouillées n’induisent pas leur “débricolage”
[126]. En outre, I’interface entre les vis et 1’os présente une taille supérieure & celle des vis
standard, ce qui diminue les contraintes appliquées pour une force de méme intensité et la
répartition des contraintes au sein d’une méme vis et entre les vis d’un méme fragment est
plus uniforme [58,127]. Cela évite des concentrations de contraintes sur une seule vis [128].

Cette distribution des charges sur ’0os avec une fixation verrouillée est favorable car
I’os présente une résistance a la compression neftement supérieurc a4 sa résistance au
cisaillement. Cela est particuliérement utile sur un os de faible densité comme I'os
ostéoporotique, pour lequel la rupture de la fixation s’effectue souvent selon un découpage de
I’o0s par la vis [129].

En outre, Gautier a effectué une comparaison mécanique théorique entre plaque
conventionnelle et verrouillée, en utilisant un modé¢le de poutre mixte plaque-os, ces 2
éléments étant connectés de fagon lache (modéle correspondant aux vis standard) ou ferme
(vis verrouillées). Le modele de fixation verrouillée a présenté une raideur intrinséque en
ﬂexion-4 fois supérieure au modéle de fixation conventionnelle, pour lequel un mouvement
entre les tétes de vis et la plaque a ét¢ supposé [127].

Ces éléments expliquent que la stabilité des plaques verrouillées soit, théoriquement,

supérieure a celle des plaques conventionnelles.

Comme les vis [130]sont verrouillées dans la plaque, elles sont soumises 4 des forces
de flexion et de cisaillement supérieures a celles des vis standard. Leur conception tient
compte de ce phénoméne par une augmentation du diametre de leur 4me, par rapport aux vis
standard, permettant de renforcer leur raideur en flexion et en cisaillement [123].

L’augmentation du diamétre de I’dme d’une vis conduit & une diminution de la taille
de son filetage : ccla diminue théoriquement sa résistance a 1’arrachement. Ce phénoméne
peut conduire a une défaillance de ’implant par arrachement des vis, dans le cas des plaques
conventionnelles. Mais cela concerne peu les vis verrouillées qui sont principalement

sollicitées en flexion et non en arrachement (cf. : infra) [110].

La plaque verrouillée ne nécessite pas d’étre en contact intime avec 1I’0s. Une fois les
vis bloquées dans les trous de plaque, aucun serrage ultérieur n’est possible et P'implant
maintient les fragments dans leurs positions relatives, indépendamment de leur réduction et

contrairement aux plaques conventionnelles. Le risque de perte de réduction primaire étant
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diminué, la réduction fracturaire est ainsi conservée [126]. Le contournement de la plaque est

donc nettement moins critique qu’avec des plaques conventionnelles.

Les plaques LCP® ont été congues pour préserver la vitalité osseuse sans compromis
par rapport aux propriétés mécaniques attendues pour tout implant interne. La présence d’un
espace enire la plaque et ’os permetirait de préserver la vascularisation périostée, diminuant
ainsi le degré de résorption osseuse sous la plaque [20].

Néanmoins, malgré [’absence de compression périostée, des complications
infectieuses ne sont pas exclues [131]. Leur incidence semble néanmoins moindre lors de
fixation verrouillée par rapport & une conventionnelle [132].

Outre la préscrvation vasculaire, I’absence de nécessité de contournement précis
permet d’économiser du temps opératoire et de diminuer la fragilisation de la plaque. Enfin,
elle est trés avantageuse dans les techniques d’ostéosynthése mini-invasive, qui ne permettent

pas un contournement parfait de la plague, compte-tenu de 1’abord trés limité de "os.

Contrairement aux plaques conventionnelles, des vis monocorticales peuvent étre
utilisées, ce qui permet de minimiser les lésions vasculaires.

La résistance a Parrachement des vis verrouillées monocorticales de diamétre 5,0 mm
de I’implant LISS serait égale 4 environ 60% de celle des vis standard bicorticales de méme
diamétre [133]. Les os appareillés par montages verrouillés avec vis monocorticales
présenteraient une raideur en torsion significativement inférieure a ceux avec vis bicorticales,

mats une raideur en flexion identique [134].

Malgré sa stabilité, le systeme de plaque verrouillée permet néanmoins de conserver
une relative mobilité au niveau du foyer fracturaire, ce qui stimule la formation d’un cal

osseux [123].

La fixation verrouillée est également avantageuse sur 1’os ostéoporotique, puisque le
taux d’arrachement des vis verrouillées est nettement inférieur a celui des vis standard [135].
Cette différence pourrait s’expliquer par le mécanisme de verrouillage et par Iinterface enire

les vis verrouillées et 1’os, de taille supérieure a celle des vis standard.

Les avantages des montages avec vis verrouillées concernent également le lachage

d’implants. Lorsqu’un os appareillé est soumis & une force de flexion, une plaque
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conventionnelle voit ses vis standard se comporter comme des vis "autonomes" et ainsi se
desserrer ou s’arracher les unes aprés les autres (cf. : Figure 14a). L’absence de stabilité
angulaire des vis les améne a s’aligner avec ’axe de la force appliquée, ce qui conduit a leur
desserrage progressif et 4 leur arrachement. Avec les plaques verrouillées, la fixation est "en
bloc" et les vis ne se comportent pas de fagon autonome (cf. : Figure 14b). Le verrouillage
évite [orientation des vis le long de I’axe de la force appliquée, elles sont soumises a des
forces de flexion et I’arrachement ne peut survenir que "en bloc", ce qui est rare (cf. : Figure ;
14¢). Le risque de perte de réduction secondaire est ainsi diminué [123]. |
Le risque d’arrachement des vis est donc diminué avec les vis verrouillées. Le lachage
des implants verrouillés résulte plutt de rupture de la plaque ou de 1’os, alors qu’il provient ‘

plutét de I’arrachement des vis avec les plaques conventionnelles.
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Figure 14 : Mécanismes d’arrachement des vis, d’aprés Wagner [123]

a) montage par plaque conventionnelle soumis & une flexion (desserrage séquentiel des vis standard)
b) montage par plague verrouillée soumis & une flexion (meilleure résistance de la flexion « en bloc »)

¢) montage par plague verrouillée présentant un arrachement « en bloc »

3.4. Indications des plagues LCP

Selon la fonction recherchée et le type de vis utilis¢, les plaques LCP® peuvent étre
appliquées comme des plaques a4 compression dynamique conventionnelles avec des vis

corticales standard ou des plaques verrouillées avec des vis verrouillées [126,136]. i




Le ler cas sera privilégié lorsqu’une cicatrisation per primam est visée (ostéosynthese
anatomique) :

» fracture diaphysaire ou métaphysaire facilement et rapidement reconstructible,

s fracture articulaire ou juxta-articulaire,

» pseudarthrose ou retard de cicatrisation,

+ gstéotomie de fermeture.

Le 2éme cas correspond & des situations pour lesquelles une cicatrisation secondaire
sera recherchée (ostéosynthése d’alignement) :

» fracture diaphysaire ou métaphysaire non reconstructible,

« fracture sur laquelle la plaque ne peut étre appliquée sur la face de tension de I’os,

« ostéotomie d’ouverture,

* fracture périprothétique,

» excision carcinologique d’une tumeur osseuse avec sauvetage du membre,

» reprise chirurgicale.

Une association des 2 techniques est possible, par exemple lors de fracture multiple ou
lors de fracture comminutive, lorsque le chirurgien recherche la fixation d’un fragment
intermédiaire par vis de traction et la protection de I’ostéosynthése par plaque LCP®
verrouillée.

La combinaison de vis standard et de vis verrouillées utilisées alors sur la méme

plaque est appelée "fixation hybride" et de plus en plus fréquemment utilisée [134,137-140].

Néanmoins, les vis verrouillées trouvent leur principale utilité en ostéosynthése
d’alignement mini-invasive (MIPO), puisqu’elles permettent de s’affranchir d’un modelage
précis de la plaque et évitent le déplacement des fragments osseux lors du serrage des vis
(absence de perte de réduction primaire). L’éloignement de la plaque par rapport a la surface
osseuse permet la préservation de la vascularisation périostée. La polyvalence des plaques
LCP® a donc autorisé leur adaptation & de nombreuses situations cliniques et leur a permis

d’élargir le spectre d’utilisation de ’ostéosynthése mini-invasive [ 123].

La fixation de fractures sur os ostéoporotique représente une excellente indication des

plaques LCP® avec vis verrouillées. En effet, les implants verrouillés présentent une
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meilleure tenue des vis sur I’os ostéoporotique et un risque de découpage de 1’os diminug,
méme si cette situation esi rarement rencontrée en orthopédie vétérinaire, au contraire de
I’orthopédie humaine.

L’0s du jeune fait partie de cetie catégorie avec une épaisseur des corticales et une
densité osseuse moindres, par rapport & "os d’adulte. La vascularisation périostée étant
particuliérement active chez le jeune, les montages LCP® avec des vis verrouillées sont

d’autant plus recommandés [141].

Enfin, I"emploi d’un clou centro-médullaire associé & une plaque verrouillée en
soutien est envisageable, d’autant plus facilement lorsque des vis verrouillées monocorticales
sont utilisées, avec un risque d’interférence avec le clou diminué.

En orthopédie humaine, les plaques verrouillées sont couramment utilisées depuis une
vingtaine d’années. En orthopédie vétérinaire, ’emploi d’une plaque verrouillée pour la
fixation interne est de plus en plus fréquent en pratique canine, féline et équine. Actuellement,
des implants verrouillés sont utilisés de maniére systématique lors de nivellement du plateau
tibial, ce qui apparait nécessaire chez les chiens de grand format, lors de double ou triple

ostéotomie pelvienne, ainsi que pour une variét¢ de fractures des os longs.

3.5. Recommandations d’utilisation des plaques LCP lors
d’ostéosynthése d’alienhement diaphvsaire

L’utilisation des plaques LCP® différe par de nombreux aspects de celle des plaques
conventionnelles et, compte-tenu de son caractere relativement récent en orthopédie
vétérinaire, la plupart des recommandations y ayant trait sont extrapolées de P’orthopédie
humaine.

Différents paramétres peuvent influencer la stabilité de la fixation et la raideur du

montage.

3.5.1. Nombre de vis et de corticales

D’un point de vue purement mécanique, 2 vis verrouillées monocorticales insérées

dans chaque fragment osseux principal sont suffisantes pour obtenir un montage stable.




Néanmoins, ce montage lichera en cas de rupture d’une vis ou de résorption osseuse

autour d’une vis entrainant son desserrage ou son arrachement. L’utilisation de 2 vis
bicorticales ne modifie pas le risque de rupture de fatigue des vis mais augmente la longueur
de travail des vis et donc ’ancrage des vis (résistance a ’arrachement). Dans tous les cas, ce
type de montage ne peut &tre employé qu’avec un os de bonne qualité et la certitude d’une
insertion correcte des 2 vis [123]. Ainsi, par précaution, il vaut mieux employer au moins 3
vis par fragment [142].

L’augmentation de la tenue en fatigue de la plaque consécutive a 1’augmentation du
nombre de vis résulterait notamment du remplissage des trous de la plaque par les tétes de vis
sans corps de vis, qui limiterait la rupture en fatigue traditionnellement observée en regard des

trous vides [143-146].

L’expérience clinique de Gautier et Sommer, les a conduits 4 établir des
recommandations basées sur leurs observations empiriques pour le traitement des fractures
par pontage avec des plaques LCP® chez "homme [142] :

« au minimum 2 vis verrouillées et 3 corticales par about osseux pour des fractures
simples,

+ au minimum 2 vis verrouillées et 4 corticales par about osseux pour les fractures

comminutives.

Il n’existe pas de différence de raideur en compression, flexion et torsion entre des
montages avec 2 ou 3 vis verrouillées bicorticales par fragment. Cela a ét€¢ montré par une
étude comparant ["utilisation de 4 vis verrouillées & celle de 6 vis verrouillées bicorticales de
5,0 mm avec une plaque LCP® étroite, sur des huméri ostéoporotiques présentant une perte
de substance médio-diaphysaire de 5 mm [147]. Néanmoins, cette étude ne portait que sur les
propriéiés mécaniques quasi-statiques des montages et il serait intéressant qu’une ctude
similaire réalise des cyclages & rupture des 2 configurations testées pour vérifier effet du

nombre de vis sur la tenue en fatigue d’une plaque LCP®.

Alors que Yostéosynthése conventionnelle par vis standard nécessite des vis
bicorticales, les vis verrouillées monocorticales fournissent une stabilité¢ suffisante sur I’os
sain chez ’homme et permettent un transfert des charges uniquement au niveau du cis-cortex.
Mais la nature monocorticale des vis verrouillées est une source d’interrogation chez les

chiens et chats que nous soignons, a cause de la moindre épaisseur des corticales par rapport a
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I’homme, réduisant le nombre de filets de la vis engagés dans [’os ou, autrement dit,

diminuant la longueur de travail des vis.

Au final, les recommandations concernant l'implantation des vis & téte de verrouillage
chez les petits animaux décrivent plutdt l'utilisation d’une plaque avec 3 vis verrouillées

bicorticales de part et d'autre du foyer fracturaire [20].

3.5.2. Longueur de la plaque et remplissage des {rous

Sur une plaque, 3 segments peuvent étre distingués : segment central (délimité par les
2 vis centrales) en regard du foyer fracturaire, segment proximal et segment distal ancrant
I’implant dans les segments osseux principaux. La longueur de la plaque et la position des vis
influencent les sollicitations subies par ces 2 eniités.

La longueur idéale d’une plaque doit étre déterminée selon 2 paraméires : longueur
relative de la plaque par rapport 4 la fracture et taux de remplissage des trous (Figure 15)

[123,142].
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Figure 15 : Illustration de la longueur relative de la plaque et du taux de remplissage des trous pour une plague
d’alignement pontant une fracture comminutive, d’aprés Gautier [142]

Les observations empiriques basées sur ["expérience clinique de Gautier et Sommer
ont abouti & la recommandation d’employer une plaque verrouillée de longueur au moins

supérieure a 2 ou 3 fois celle du foyer fracturaire dans le cas d’une fracture comminutive et 8
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a 10 fois pour une fracture simple {116,142]. L’étude expérimentale de Stoffel a vérifi€ ces

recommandations, en montrant que ’augmentation de longueur d’une plaque LCP® avec vis
verrouillées a diminué les contraintes exercées sur celle-ci en compression axiale [148].

Le fait d’augmenter la longueur de la plaque augmente la résistance a |’arrachement
des vis insérées. Cela s’explique par ’optimisation de 'effet de levier dynamique de chaque
vis (cf. : Figure 16). Une étude utilisant des plaques de différentes longueurs fixées par vis
standard sur des ulnae a ainsi moniré que la charge a rupture en flexion 4 points des plaques
les plus longues a été significativement supérieure a celle des plaques plus courtes, en raison
d’une meilleure dispersion des forces appliquées [149]. Les raideurs en flexion avec
différentes longueurs de plaques ont été équivalentes. Les mémes observations ont éte
effectuées en flexion 4 point et flexion en porte-a-faux [150].

Cela a été confirmé par une étude similaire dans laquelle la charge a la limite €élastique
en flexion 4 points des plaques LCP® de longueurs supérieures, avec vis standard ou
verrouillées, a été significativement supérieure a celle des plaques plus courtes, sans

différence significative de raideur en flexion et torsion [151].

, :

)
F,: force externe ceéant an mem ook de flevion surla plague 4 @ beas de tevier de g force exdeng
F,:forcad'arrachement de ia vis L, : bras de tevier de la vis

Figure 16 : Effet de la longueur de la plaque d’alignement sur le bras de levier et la force d’arrachement des vis.

d’aprés Gautier [142]
a) et c)plague courte entrainant un bras de levier court et une force d’arrachement élevée de la vis rouge

b) et d) augmentation du bras de levier par augmentation de fa longueur de la plague
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Le taux de remplissage des trous conseillé a partir de I’expérience clinique est de 40 a
50%, voire moins si possible [116,142]. L’étude expérimentale de Stoffel a permis, 1a encore,
de justifier ces recommandations, en montrant que 1’augmentation de raideur des os
synthétiques appareillés par plaque LCP® de 12 trous grice a I’augmentation du nombre de
vis n’a plus été significative en compression au dela de 3 vis par fragment et de 4 vis par
fragment en torsion [148].

En outre, il semblerait ainsi que le nombre de vis soit un facteur moins influant que la
longueur de la plaque concernant la raideur et la résistance en flexion et compression [149—
151]. En revanche, le nombre de vis serait le facteur le plus important pour les propri€tés

mécaniques en torsion.

3.5.3. Longueur de travail de la plaque

La longueur de travail de la plaque est définie comme la longueur du segment central
de la plaque. Une controverse existe quant & son effet sur la résistance en fatigue et la raideur

des plaques verrouillées.

D’un point de vue mécanique, lors d’ostéosynthése d’alignement, le segment central
supporte de fortes charges et peut se déformer en flexion.

Si e segment central est court, les contraintes appliquées sur celui-ci sont élevées et
risqueraient d’entrainer une rupture par fatigue précoce de I’implant. Si le segment central est
plus long, le méme moment de flexion est appliqué sur une distance sup€rieure de plaque, les
contrainies sur le segment central sont diminuées. Le risque de rupture par fatigue de
I’implant serait alors minimisé. Stoffel a ainsi montré que sur une perte de substance de 1
mm, I’augmentation de la distance de travail a permis de réduire de 50 a4 85% les contraintes
appliquées sur la plaque, puisque les forces nécessaires a 1’obtention du contact des abouts
osseux lors de la flexion ont ét¢ moindres [148]. Néanmoins, il n’a obtenu aucune rupture de
fatigue pour le nombre de cycles effectués avec différentes longueurs de travail, tout comme

une autre étude sur le méme modele synthétique [152].

Mais l'effet de la distance de travail de la plaque doit étre nuancé en fonction de la

longueur initiale de 1’écart interfragmentaire.
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Si, comme nous venons de le décrire, ’augmentation de la distance de travail serait

peut-étre bénéfique pour la tenue en fatigue lors d’écarts interfragmentaires limités (1 mm),
pour des écarts interfragmentaires plus élevés, elle induirait des effets négatifs sur la durée de
vie en fatigue.

Stoffel a ainsi montré que, lors de compression cyclique, 1’espérance de vie en fatigue
des plaques verrouillées en titane pontant une perte de substance de 6 mm a été diminuée de
moiti¢ lors d’omission des 2 vis proches de I’ostéotomie, augmentant la distance de travail de
la plaque LCP®. Les contraintes de von Misses ont ét¢ alors augmentées de 133% sur les vis
centrales. En outre, omission de ces 2 vis a réduit la raideur en compression et torsion de 64
et 36% [148].

Une autre étude a montré que pour un écart interfragmentaire de 10 mm,
’augmentation de la distance de travail d’une plaque LCP® pour vis de 2,4 mm n’aurait
aucun effet significatif sur la raideur en compression et la durée de vie en fatigue [153]. De
méme, une étude sur le méme modéle avec des plaques verrouillées pour vis de 4,5 mm a
obtenu les mémes résultats pour des plaques en acier, mais a observé une corrélation
significativement positive entre longueur de fravail et durce de vie en fatigue et négative entre
longueur de travail et raideur en compression pour des plaques en titane [154]. Enfin, une
autre étude n’a pas observé de différences significatives de raideur en compression et de durée
de vie en flexion cyclique en fonction de la distance de travail, avec des plaques LCP® en
acier pour vis de 4 mm appareillant un modéle de perte de substance de 8 mm [152].

Malgré ces résultats contradictoires, pour 1'ostéosynthése d’alignement des fractures
simples ou avec un écart interfragmentaire inféricur 4 1 a 2 mm, il est actuellement conseille
d’augmenter de fagon limitée la distance de travail de la plaque en laissant au moins 2 a 3
trous vides entre les vis centrales. En revanche, pour les fractures comminutives, qui
présentent un écart interfragmentaire supérieur, les trous les plus proches de chaque ¢dté du

foyer fracturaire doivent étre utilisés [116,123,148].

Du point de vue biologique, la longueur du segment central et la méthode de pontage
de la fracture sont responsables de la mécanobiologie de la cicatrisation osseuse (cicatrisation
primaire, secondaire ou absente).

L’augmentation de la distance de travail lors de faibles €carts interfragmentaires doit
&tre limitée afin de ne pas augmenter excessivement les déformations interfragmentaires
[155]. En effet, si la distance de travail est trop importante sur ce type de fracture, la

flexibilité de la fixation induit des mouvements interfragmentaires (AL) importants. Or la
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longueur initiale de I’écart interfragmentaire (L) étant limitée, les déformations (AL/L) risque
de dépasser les valeurs compatibles avec la cicatrisation osseuse.

Au contraire, 'utilisation d’une plaque longue avec un nombre limité de vis aux
extrémités osseuses, lors de fracture comminutive avec une longueur d’écart interfragmentaire
(L) élevée, maintiendra les déformations interfragmentaires (AL/L) & des valeurs supérieures a
la limite minimale de cicatrisation [143-156].

Pour cette raison, certains chirurgiens, faisant appel aux techniques de MIPO sur ce
type de fracture, se démarquent de I’approche purement mécanique en n’insérant pas de vis a

proximité du foyer fracturaire [155].

Au final, le choix de la longueur de travail lors d’ostéosynthese d’alignement nécessite
de trouver un compromis entre une fixation stable dans le temps (absence de rupture par
fatigue) et une fixation présentant une raideur compatible avec la cicatrisation osseuse

(flexibilité adaptée) et entre une approche mécanique et une approche mécanobiologique.

3.5.4. Espace entre la plaque et I’os sous-jacent

Comme indiqué précédemment, les plaques LCP® évitent la compression du périoste
renconirée avec les plaques conventionnelles, en étant positionnée sans contact entre la face
inférieure de la plaque et 1’os sous-jacent. Gautier a montré qu’une amélioration de la
circulation sanguine ne pouvait étre observée qu’avec un écart os-plaque supérieur & 1 mm,

Mais 1’écart de la plaque par rapport 4 1’axe mécanique neutre de I’os pose la question
de I'influence de cet €cart sur les performances des plaques et la stabilité de la fixation.

En 2007, une ¢étude sur os synthétiques a répondu a cette question. Les os présentant
une perte de substance de 10 mm ont ét€ fixés par des plaques LCP pour vis verrouillées de
5,0 mm, avec 3 vis par fragment. Les plaques ont été éloignées de 0, 2 ou 5 mm par rapport a
la surface de I'os et les montages soumis a des essais destructifs en compression axiale ct
torsion, statique et dynamique. Pour un espace de 5 mm, la charge & rupture en compression
axiale et [a raideur en compression et torsion statiques et dynamiques ont été
significativement diminuées [156].

L’étude de Stoffel a également montré que des os synthétiques présentant une perte de
substance de 1 ou 6 mm et appareillés par des plaques LCP® avec vis verrouillées

monocorticales de 5,0 mm, situées a 2 ou 6 mm de 1’os, ont présenté des raideurs en
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compression et torsion significativement diminuges de 10 3 15% en présence d’un espace de 6
mm [148].
Ces 2 études ont ainsi recommandé un espace maximal de 2 mm entre la plaque

verrouillée et 1’08 sous-jacent.

3.6. Inconvénients des plaques LCP

Comme tout implant orthopédique, les plagues LCP® présentent des limites, certaines

contraintes d’utilisation et des complications spécifiques [123,128,136,157-161].

L un des inconvénients des vis verrouiliées est ’absence de perception de la qualité de

1’0s par le chirurgien lors de Jeur serrage, les tétes de vis venant se verrouiller dans les trous.

En outre, au contraire de 1’ostéosynthese par plague non verrouillée, aucun ajustement
de 1a réduction fracturaire n’est possible une fois qu’une vis est insérée dans chacun des
fragments principaux, a moins de retirer ces vis. La réduction, I"alignement, la longueur et la
rotation de I’os doivent étre parfaitement obtenus avant mise en place de la plaque verrouillée.
Ainsi, "utilisation des plaques verrouillées associée a des techniques de MIPO peut engendrer
des taux de défaut d’alignement supérieurs aux techniques de fixation interne conventionnelle
avec réduction & foyer ouvert [162].

L’impossibilité¢ de choisir ’angulation des vis verrouillées est un inconvénient
concernant uniquement les plaques a angulation fixe, comme jes LCP®, mais pas les plaques
a angulation variable. Lorsque la forme de ’0s a traiter n’est pas rectiligne comme la plaque
utilisée, les trous les plus périphériques de la plaque peuvent se situer en dehors de la zone
d’insertion idéale, ce qui peut conduire a une insertion inadaptée des vis verrouillées dans I’os
(en séton, par ex.).

Cet inconvénient a été partiellement résolu par I’introduction de plaques verrouillées
anatomiques (prémodelées pour unc adaptation a différenies régions anatomiques),
cssentiellement en orthopédie humaine mais assez peu en orthopédie vétérinaire (plaques pour
TPLO, par ex.).

Le modelage des plaques verrouillées par le chirurgien peut résoudre partiellement ce
probléme, mais reste délicat, au vu du risque de lésion du filetage des trous de la plaque et du

défaut de verrouillage qui s'en suit. Les trous de vis de ces plaques anatomiques ne sont pas
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obligatoirement orientés perpendiculairement a la plaque, pour s’adapter aux contraintes

anatomiques de ’os et éviter des effractions articulaires.

Lorsque I"axe des vis verrouillées différe de I’axe normal d’insertion, ¢’est-a-dire I’axe
du trou perpendiculaire au plan de la plaque, le verrouillage est nettement moins efficace, ce
qui altére la stabilité globale du montage. Ainsi, sur les trous combinés des plaques LCP®, la
force d’expulsion des vis verrouillées diminue de 16,9 a 30,0% et de 62,7 a 77,5% pour des
angles de 5° et [0° par rapport 4 ’axe du trou. La force de flexion a rupture des vis
verrouillées diminue de 36,3 a 43,1% et de 50,0 & 61,8% pour des angles de 5%t 10° [163].
Pour limiter le défaut d’angulation des vis verrouillées, il est impératif d’utiliser les

guidemeéches de pergage spécifiques, verrouillés dans la plaque.

L’utilisation des plaques LCP® comme "fixateurs hybrides" est avantageuse dans
certaines situations, mais implique de respecter une régle cruciale : les vis verrouillées doivent
étre insérées aprés les vis standard. En effet, le serrage des vis standard provoque un
rapprochement du segment osseux fixé, jusqu’a sa butée sous la plaque. Si les vis verrouillées
sont serrées en ler, Iimplant maintient les fragments dans leurs positions relatives et tout
déplacement ultérieur de ceux-ci par les vis standard est impossible, rendant I'effet de
compression de la plaque sur I’os par les vis standard totalement inefficace. Lorsqu’une
compression interfragmentaire est souhaitée, les vis standard doivent également étre insérées
avant les vis verrouillées, pour la méme raison [142].

En outre, lorsque les vis verrouillées sont serrées en ler, comme tout futur mouvement
des fragments osseux devient impossible, le serrage ultérieur des vis standard aura tendance 4
engendrer des contraintes en cisaillement et flexion sur les vis verrouillées, sur les portions
d’os situées entre les vis verrouillées et, si le serrage des vis standard est poursuivi, une

destruction du filetage osseux créé lors de leur insertion surviendra vraisemblablement.

Enfin, le retrait des implants peut s’avérer plus difficile avec les plaques verrouillées,
lors d’ostéointégration des vis ou de serrage excessif de celles-ci. Ce dernier peut conduire &
un soudage a froid de la téte de vis dans la plaque et peut &tre évité par ’utilisation d’un

tournevis limiteur de couple [157,160].

Certaines complications peuvent survenir avec les plaques LCP® en mode verrouillé,

dont I’effraction articulaire par les vis verrouillées, plus fréquente qu’avec des vis standard.
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Elle survient essentiellement lors d’ostéosynthése en région périarticulaire, 4 cause de

I’axe d’insertion fixe des vis verrouillées. Bien que les plaques anatomiques destinées aux
régions périarticulaires prennent en compte ce risque, en présentant un axe des trous combines
non nécessairement perpendiculaire au plan de la plaque, la variabilit¢ anatomique

intraspécifique peut conduire a une effraction articulaire.

Les plaques verrouillées appliquées sur des fractures peuvent présenter une rupture en
fatigue, lorsque leur distance de travail est insuffisante [154]. Elle survient geénéralement par
initiation de la fracture de la plaque en regard de la partie pour compression dynamique des

trous combinés, avant sa propagation vers les bords externes de la plaque [164].

La raideur des plaques verrouillées peut poser probleme lors de fracture simple. En cas
de distraction lors de la réduction ou de résorption osseuse durant la cicatrisation, la raideur
importante des plaques verrouillées peut conduire & un retard de cicatrisation ou une
pseudarthrose. Aucun partage des forces entre [’os et I’implant n’est présent et la plaque peut,
a terme, présenter une rupture de fatigue, notamment en regard de son segment central. Les
lachages d’implants sont moins fréquents qu’avec les plaques conventionnelles, grice a la
fixation "en bloc" procurée par le verrouillage (Figure 15). Le lachage des implants
verrouillés résulte plutéi de rupture de la plaque ou de os, alors qu’il provient plutdt de

I"arrachement des vis avec les plaques conventionnelles.
Enfin, comme pour toute plaque vissée, indépendamment du type de vis utilisé, des

lésions des tissus mous périosseux peuvent survenir, lors d’emploi de vis de longueur

excessive et particuliérement pour les vis autotaraudantes et autoforantes.

4. Notion de biomeécanique osseuse

La compréhension des phénoménes biomécaniques associ€s 4 la guérison d’une
fracture joue un réle prépondérant dans le choix du montage d’ostéosynthése optimal pour
la traiter. Le chirurgien se doit donc de maitriser aussi bien la biomécanique de 1’os et des
tissus environnants que les propriétés mécaniques des implants.

Afin de traiter de maniére adéquate une fracture, il est donc nécessaire

d’appréhender le comportement mécanique de ["os en relation avec le matériel
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d’ostéosynthése. 11 est donc impératif de rappeler un certain nombre de régles de base de

mécanique et de définir les paramétres qui caractérisent le comportement mécanique d’un

os et d’un implant.

4.1. Définitions

e Force

Une force est une action ou une influence telle qu’une traction ou une pression qui,
appliquée & un corps libre, tend a ’accélérer ou a le déformer.
La force est définie par son point d’application, sa direction et son intensité. Elle s’exprime
en newton, sachant qu’un newton est équivalent & une force qui, appliquée a une masse de

1 kg lui donne une accélération de 1 m par seconde carrée.

s Contrainte

La contrainte représente le rapport de la force appliquée par unité de surface :
Contraintea=F/ A
Avec : F est la force exprimée en Newton (N}
A est [a section de la structure exprimée en métre carré (mz)
a est la contrainte exprimée en N/m? ou Pascal (Pa)

11 existe des contraintes en tension, compression, flexion, torsion et cisaillement.

o Déformation

Un objet soumis 4 une contrainte va se déplacer ou se déformer. Il existe deux types
de déformations relatives :
Les déformations en tension ou en compression, sont représentées par le rapport de
I’allongement final sur la longueur initiale. Elles s’expriment le plus souvent en pourcentage

de la longueur initiale ;
Déformation : € = — , avec : AL et L sont exprimées en millimétres (mm)

€ sans dimension




|
|
|
{
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¢ Raideur
La raideur, exprimée en N/m est la caractéristique qui indique la résistance a la

déformation élastique d'un corps (par exemple un ressort). Plus une pi¢ce est raide, plus il

faut lui appliquer un effort important pour obtenir une déflexion donnée.

4.2. Cas particulier de la torsion sur le modeéle tibia ovin

4.2.1. Les différentes forces s’exergant sur 1’0s

Les os et en particulier les os longs sont soumis a des forces physiologiques et &

des forces non physiologiques [3,21,27,28,67].

e Les forces physiologiques :

L’activité d’un individu induit trois types de forces :

o les forces externes dues aux poids du corps

o les forces internes provoquées par les contractions musculaires

o les forces internes générées par les réactions entre les os.

La résultante des forces physiologiques est transmise a 1’os par les surfaces
articulaires. Elle est composée de plusieurs types d’effort (compression, flexion,
torsion...). Le pourcentage de forces transmises en compression axiale ou en flexion est
déterminé par divers paramétres :

o le point d’application et la direction de la résultante des forces: Lorsque le
point d’application est situ¢ sur I’axe neuire de I’os et suivant la direction de
cet axe neutre, 1’0s est soumis 4 une compression pure. Si tel n’est pas le cas,
’0s est soumis a des forces de compression et de flexion[11,69].

o la forme de I’o0s et plus particuliérement sa courbure : La morphologie de I’os
a aussi une influence sur la transmission des forces. Pour le tibia, étant donné

sa forme, [effort appliqué serait majoritairement en flexion.

Dans le domaine élastique, ces forces produisent des contraintes modérces, pour
lesquelles la déformation osseuse est completement réversible lors de la levée de la mise
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en charge. Méme si elles sont physiologiques ces contraintes doivent étre prises en compte
lors d’ostéosynthése, car elles sollicitent et fatiguent I’implant. Elles influencent donc la

durée de vie du montage.

Chaque os présente une distribution de divers efforts dans des proportions
différentes. Gautier et al a montré a 1’aide de jauges placées sur des tibias du mouton,
qu’ils étaient chargés de la maniére suivante [165] (Figure 17):

- torsion 62%
- flexion 33%

- charge axiale 5%

70,00%

60,00%

: 50,00% .
40,00% <+ - -
30,00% — —
20,00% . --

10,00% - 5,40%

0,00%

Charge axiale i1 Flexion i1Torsion

Figure 17 : Distribution des divers efforts appliqués sur le tibia de mouton en charge, d'aprés

Gautier [163

Cette étude a montré que la charge en torsion est la principale sur le tibia du
mouton, puisqu’elle représente environ 62% des efforts qui s’y appliquent (Figure 17) [25].
Ainst lors d’ostéosynthése tibiale, il est nécessaire de prévoir un matériel qui puisse

s’opposer et résister aux efforts en torsion.
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e Les forces non physiologiques :

Des forces non physiologiques se produisent dans des conditions inhabituelles
comme par exemple lors d’accidents de la voie publique, de blessures par balle ou de
chutes. Lors de ces traumatismes 4 haute énergie, les contraintes sont telles, qu’elles
provoquent des déformations irréversibles, pouvant aller jusqu’au point de rupture de la
structure, lors de fracture.

En outre, la face crinio-médiale du tibia n’est recouverte d’aucun muscle, mais
uniquement par des tissus cutané et sous-cutané. Le tibia est donc fortement exposé aux

fractures ouvertes. La fréquence de celles-ci varie de 12 & 46 % selon les études [9,16,56].

4.2.2. Courbe expérimentale en torsion

Quel que soit le matériau, lorsqu'un objet est soumis & un effort, il se déforme,
avant de rompre. Les forces de torsion engendrent des contraintes de cisaillement réparties
selon des plans perpendiculaires a I’axe longitudinal de I’os, et des contraintes en traction
et en compression, générées selon des plans obliques par rapport a I’axe longitudinal de

P’os (Figure 18).
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Figure 18 : Contraintes exercées sur I’os lors de [’application d*un couple de forces
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Comme pour tout type d’effort appliqué sur ’os, la courbe moment du couple -
angle de torsion (Figure 19) comprend une premicre partie linéaire. La force est donc
proportionnelle au déplacement. Cette premiére portion de courbe correspond a un
comportement élastique du matériau mis en charge. I.’os soumis a cet effort d’intensité
limitée adopte un comportement réversible : il reprend sa forme initiale si la force n’est

plus appliquée.

Dans la seconde partie, la courbe perd sa linéarité et caractérise un comportement
plastique. Dans cette zone de la courbe, les efforts induisent un déplacement irréversible

jusqu’a provoquer fa rupture de 1’échantillon.

Le point séparant ces deux domaines, €lastique et plastique, constitue le seuil

d’¢lasticité {76].

Moment du couple de

(V.
forces (N.m) Seuil de rupture

T,

rupt C e s

g
Domaine Domaine plastiqud Angle de torsion {rad)

Slastique

rupt

Figure 19 : Courbe représentant la variation du momenti du couple en fonetion de angle de torsion [166]

k : Raideur angulaire en torsion du montage
Trupe : Moment en torsion entrainant la rupture du montage

Anpt: Angle & la rupture
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A partir de cette relation moment du couple - angle de torsion, plusicurs parametres
biomécaniques peuvent étre mesurés ou calculés; chacun d’entre eux permet de caractériser

les propriétés mécaniques de la structure testée.

Ainsi la pente (k) du domaine élastique représente la raideur angulaire
extrinséque en torsion de la structure osseuse testée, exprimée en N.m/rad. Elle est

étroitement liée au degré de minéralisation de I’ os.

Le moment en torsion A la rupture (rrupy correspond a la force appliquée sur la
structure, entrainant sa rupture. Cette notion refléte ’intégrité générale de la structure

osseuse testée.

I’angle de torsion a la rupture (awpy donne la variation d’angulation de la
structure, conduisant a la rupture. Ce paramétre permet de caractériser la notion de fragilité

de la structure testée.

La courbe force-déplacement dépend du matériau lni-méme (verre, métal, os...)

mais aussi de sa structure (forme, longueur, surface soumise a la force...}.

5. Problématique de I'étude

Plusicurs études mécaniques in vifro ont été réalisées sur des plaques LCP. Celles-ct
ont permis de formuler les premiéres recommandations pour lutilisation de ce type de

plaque.

Leur utilisation est trés largement associée au concept d’ostéosynthése biologique,
qui permet notamment la préservation des tissus mous lors de la réduction chirurgicale de
la fracture. Une quinzaine d’années d’utilisation des plaques LCP aussi bien en chirurgie

humaine que vétérinaire ont permis la réalisation d’études rétrospectives.

Les principes de mise en place de ces plaques ont ainsi pu étre évalués et améliores.
Les complications post-opératoires ont ¢t¢ présentées, analysées et pour certaines,
expliquées. Certains auteurs ont cherché & comparer 1efficacité relative de I’ostéosynthese

anatomique, par rapport & 1’ostéosynthése biologique, réalisée avec des plaques LCP. La
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supériorité des plaques LCP a pu étre montrée dans certaines utilisations. Toutefois, ces
études cliniques rétrospectives présentent un certain nombre de limites, en particulier la
difficulté d’évaluer des cas homogénes. Chaque fracture est unique et les conditions de

cicatrisation peuvent étre trés variables entre les études et méme au sein d’une méme étude.

A partir de ces deux types d’études in vitro et in vivo, les recommandations pour

I"utilisation des LCP ont pu étre précisées.

Des études expérimentales in vitro sur modele de fracture ont permis de compléter

les données mécaniques de 1’implant ef les résultats cliniques.

Peu d’études comparant 1’effet du verrouillage des vis dans la plaque et leur impact
sur la cicatrisation osseuse ont éié réalisées sur un modéle in vivo de fracture comminutive.
L’effet du verrouillage des vis sur la raideur intrinséque d’un montage LCP sur un modele
de fracture comminutive de tibia ovin ex-vive, lors de mise en charge en torsion, a fait

I’objet d'une seule étude [166].

Notre étude a eu pour objectif de comparer les propriétés mécaniques de montages
LCP en mode standard ou verrouillé, ainsi que les propriétés mécaniques du cal osseux
pour chaque type de montage, aprés 6 semaines et 12 semaines de cicatrisation osseuse,
avec pour modéle une fracture comminutive avec perte de substance, sur des tibias de

hY

moutons. L’étude s’est attachée 4 évaluer le comportement mécanique global de I’os

appareillé, lors de mise en charge en torsion.




PARTIE 2 : ETUDE EXPERIMENTALE

1. Matériels et méthodes

1.1. Matériels

1.1.1. Animaux et spécimens

26 brebis adultes de race Tarasconnaise, pesant entre 45 et 80 kg (poids moyen 60 kg)
ont été utilisées dans '"étude in vivo. Les animaux ont été€ acclimatés pendant 2 semaines avant

l'expérimentation.

Aprés avoir vérifié radiographiquement 1’absence d’anomalie osseuse et la fermeture
des cartilages de conjugaison, 'homogénéité des tibias a été evaluée posi-mortem en

comparant leurs caractéristiques morphologiques, mesurées 4 1’aide d’un pied 4 coulisse.

Les maladies systémiques graves, les décés pour une raison non liée a
’expérimentation, ainsi que les complications septiques avancées (ost¢omyclite avec

séquestre osseux) ont constitu¢ des critéres d’exclusion.

L’ensemble des animaux a été divisé en 2 lots de 12 animaux euthanasiés 4 6 semaines
et 14 animaux euthanasiés 4 12 semaines.

Les brebis ont toutes &té traitées par des plaques LCP® et les 2 lots d’animaux ont éié
divisés en un groupe expérimental (plaques équipées de vis a téte de verrouillage) et un
groupe contrdle (plaques équipées de vis corticales standard). Chaque groupe a €t€ composé
de 6 animaux 4 6 semaines et 7 animaux a 12 semaines.

Pour cela, une randomisation par blocs a été effectuée par tirage au sort 4 l'aide de
iables de permutations au hasard & 6 et 7 ¢léments, pour la répartition dans le groupe
expérimental ou le groupe contrdle, pour chacun des 2 lots.

11 a été décidé arbitrairement d'effectuer les ostéosyntheses sur les tibias gauches, les

tibias droits servant de contrdle.
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1.1.2. Tmplants, machine d’essais biomécaniques et instruments de mesure

. Plaque d’ostéosynthése

La plaque d’ostéosynthése, une plaque LCP large pour vis de 4,5/5,0 mm, de 8 trous
(Figure 20), a été modelée a [aide d’une presse & courber et de grands fers. Le modelage a été
standardisé pour que la forme de la plaque soit identique pour chaque tibia opéré.

Dans cette étude, les trois trous proximaux et les trois frous distaux de la plaque ont été
utilisés pour I’implantation des vis. Elles ont été numérotées de | a 6, de la plus proximale a la

plus distale, comme indiqué sur le schéma ci-aprés.

Figure 20: Photographie de plaque LCP® large pour vis de 4,5 et 5 mm 4 8 trous {Synthes®)

Les vis standard utilisées lors de ce protocole étaient des vis corticales auto-
taraudantes de 4,5 mm de diamétre (Figure 21). Une perceuse équipée d’une meche de 3,2

mm, et d’un guide-méche universel de 3,2/4,5 mm ont été utilisés.

Figure 21: Photographie de vis standard Synthes™ de 4,5 mm de diamétre extérieur

Les vis a téte de verrouillage auto-taraudantes ¢taient d’un diametre de 5,0 mm
(cf. : Figure 22) et une méche de 4,3 mm et un guide méche LCP de 4,3 mm a été utilisés.
La longueur des vis a ¢té déterminée suite au pergage grice 4 une jauge de

longueur.

i i 8 g
-M,.Jii_u.Lu.Julmej‘\JU. i j\D‘uLJ“m:D

Figure 22: Photographie d’une vis 3 téte verrouillée Synthes™ de 5.0 mm de diamétre extérieur.
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L Disposifif de mise en charge

La mise en charge a été réalisée par une presse électromécanique (Electropuls

E1000® INSTRON™) équipée d'une cellule de force de 1 kN (Figure 23).

Fipure 23: Dispositif de mise en charge comprenant le banc de torsion fixé sous la presse électromécanique
Electropuls E1000®

Le banc de torsion comprenait un bloc d’encastrement fixe et un bloc mobile. La
force verticale exercée par la presse était transmise & une barre de liaison horizontale, elle-
méme reliée au bloc d’encastrement mobile. Un pivot et un assemblage de deux liaisons
glissiéres orthogonales, permettant un mouvement dans les deux dimensions du plan
horizontal, assuraient la liaison entre la presse et la barre horizontale. Celle-ci s’articulait

au bloc d’encastrement mobile par un roulement combiné (radial et axial) (Figure 24).
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A Bloc d’encastrement mobile
- 7

&

i Liaison glissiére
B R oulement combiné
{— -

Figure 24: Dispositif de conversion de la force verticale en couple de torsion
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La force verticale exercée par la presse était donc convertie en couple de torsion,

appliqué autour de I’axe mécanique du tibia sans couplage en traction-compression de

1’échantillon.

Tous les os ont été positionnés sur le banc de torsion de telle sorte que la face criniale
du tibia soit orientée vers le haut. La partie proximale était fixée dans la partie mobile, et la

partie distale dans la partie fixe.
¢ (Couplemétre non rotatif

Un couplemetre non rotatif DF30® SCAIME™ mesurait le moment du couple exercé
sur les tibias (Figure 25). 1l posséde une étendue de mesure de £ 10 N.m, une précision de
0,2% et une sortie en tension. Le signal de sortie a été amplifi¢ et filtré par un conditionneur
de signal analogique (CPI® SCAIME™), possédant une classe de précision de 0,05% et
équipé d’un filtre passe-bas a 10 Hz. Le conditionneur, alimenté par une alimentation de

laboratoire a 24 V, délivrait une tension de 10 V au couplemctre.

Un inclinométre SX41142® SENSOREX™ a été utilis¢ afin de déterminer, au cours
de chaque essai, I’angle de torsion entre les abouts de part et d’autre du site d’ostéotomie
(Figure 25). 1l posséde une étendue de mesure de + 14.5° et une sortie en tension. Il a éte

alimenté par une alimentation de laboratoire a 24V,

Figure 25 : Posjtionnement des dispositifs de mesure
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e Systéme d’acquisition

L’acquisition des données de la presse électromécanique lors de la mise en charge a été
réalisée grice au logiciel Wavematrix® (INSTRONTM) enregistrant la force appliquée (en N) et
le déplacement vertical de la traverse (en mm). Une fréquence d’acquisition de 10 Hz a été
choisie.

Les données fournies par I’inclinométre et le couplemétre ont été enregistrées en temps
réel par un systéme d'acquisition PCD-30A® (KYOWATM Electronic Instrument CO., LTD) a
’aide d’un logiciel PCD-30A Measurement® (KYOWATM Electronic Instrument CO., LTD).
La fréquence d’acquisition était également égale a 10 Iz.

Pour chaque test, la courbe moment du couple - angle de torsion a été tracée.

1.2. Méthodes

L'ensemble du protocole expérimental présenté ici a &t¢ validé par le Comité d'Ethique

pour I'Expérimentation Animale de la région Midi-Pyrénées.

1.2.1. Mesures morphologiques

La longueur totale et les diametres criniocaudal et latéromédial des tibias ont été mesurés
post-mortem a l'aide d'un pied a coulisse, a I'issu du prélévement et de la dissection des
membres.

La longueur totale a ¢té définie par la longueur entre I’éminence intercondylienne médiale
et le bord distal de 1a malléole médiale.

Les diameétres craniocaudal et latéromédial ont été définis par le diamétre externe de 1’os
en regard de la portion située distalement 4 la plaque.

La longueur libre correspond a la longueur séparant la surface interne des deux socles de

résine (cf. infra) et a donc été mesuré aprés inclusion en résine des os.
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1.2.2. Protocole anesthésique

L'induction a été réalisée par injection intraveineuse de 20 mg/kg de thiopental sodique
(Nesdonal® Merial™). Aprés intubation endotrachéale, l'entretien a ¢€té effectué avec de

l'isoflurane (Isoflurane Belamont®}).

I'analgésie peropératoire a été obtenue par injection épidurale de 3 mg/kg de lidocaine
2% (Xylovet® CEVAT), L'analgésie postopératoire a été obtenue par injection intramusculaire
de 2 mg/kg dacide tolfénamique (Tolfine® Vétoquinol™), avant le réveil anesthésique et

pendant chacun des 3 jours postopératoires.

Une antibioprophylaxie a été réalisée par injection intramusculaire de 2 mgkg de

ceftiofur (Excenel® Pfizer™) au moment de l'induction.

1.2.3. Création du modéle de fracture et ostéosynthése

Les interventions chirurgicales ont ét¢ réalisées dans le respect strict des principes de
l'asepsie chirurgicale, avec une équipe chirurgicale identique pour toutes les interventions.

Un abord crénio-médial large de la diaphyse tibiale gauche a été pratiqué. Les centres
articulaires proximal et distal ont été repérés par arthrocentése & l'aiguille 23 G. Le milieu du
segment joignant ces 2 repéres, représentant le site d'ostéotomie choisi, a ensuite ét¢ mesur¢ a
l'aide d'une régle stérile et repéré par une incision périostée réalisée au bistouri électrique puis a
la scie oscillante. Un marquage longitudinal traversant le site d'ostéotomie a été réalisé sur la

corticale caudale 2 1a scie oscillante, afin de vérifier ultéricurement l'absence de rotation du tibia.

Le modelage et le positionnement de la plaque, le modéle de perte de substance et
ostéosynthése par vis standard ou vis verrouillées ont été identiques dans les 2 parties de I’étude
(Figure 26 a 28).

Les trous de vis ont été percés et I’ostéotomie pratiquée sous irrigation continue par une
solution isotonique de NaCl 0,9%.

Ies longueurs des différentes vis ont éi¢ consignées pour chaque trou de plaque et chaque

tibia opéré.

77




Figure 26: Photographie peropératoire lors de "ostéotomie tibiale a la scie escillante, sous irrigation continue (plague

fixée par la vis 1 et basculée crinialement)

Figure 27: Photographie aprés écartement du site d’ostéotomie et plaque fixée sur le tibia

Figure 28: Photographie du modéle de perte de substance, avec le marquage longitudinal sur la corticale
caudale permettant de contréler I’alignement rotationnel du tibia
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Enfin, un surjet simple a permis la fermeture du fascia et du tissu sous-cutang a l'aide de

fil tressé résorbable déc. 3,5 (Vieryl® Ethico
(Ethilon® Ethicon™).

nT™) et celle du tissu cutané a l'aide de fil

monofilament irrésorbable déc. 3

1.2.4. Conditions postopératoires

Aprés nettoyage de la plaie chirurgicale, un pansement liquide vétérinaire a été mis en
place, afin de protéger la plaie des contaminations extérieures.

es dans un filet, en appui partiel

réveil anesthésique, les brebis ont été immobilise
re, avant le

Lors du

sur les 4 membres, pendant 12 & 24h ceci afin d'éviter tout mouvement brutal déléte

réveil complet et la récupération de la motricité des membres pelviens, suite a l'anesthésie

épidurale (Figure 29).

*une brebis immobilisée dans un filet en phase postopératoire

Figure 29: Photographie

Environ 12 a 24h apres l'intervention, une résine renforcee avee ui rond en aluminium de

été mise en place sur le membre Opere, sous sédation.

obait les onglons et montait jusqu’en partie prox

Figure 30).

6 mm de diameire a
imale du

Cette résine renforcée, qui engl

tibia, a été conservée jusqu’a ja fin de I’expérimentation (
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Figure 30: Photographie d’une brebis avec une résine renforcée, dans son box

Les brebis ont ensuite €té transférées dans des box dune surface de 2 m2, dans lesquels

les brebis ont été groupées par 2 et autorisées 4 se déplacer librement, sans restriction d’appui. La

surface limitée de ces box a néanmoins évité toute possibilité de course (Figure 31).

L'analgésie postopératoire a été assurée par injection intramusculaire quotidierne de 2

mg/kg d'acide tolfénamique (Tolfine® Vétoquinol™) pendant 3 jours.

Les brebis ont été nourties pluriquotidiennement avec du foin et un concentré a base de

luzerne et ont disposé d'un accés permanent 3 des abreuvoirs automatiques.
Un cahier d’expérimentation, consignant les examens cliniques et orthopédiques des

brebis, les anomalies rencontrées, les traitements éventuels et les résultats d’expérimentation a été

tenu a jour.

Figure 31: Photographie des box d’hébergement des brebis

Les 26 brebis ont été réparties en 2 lots d'animaux euthanasiés & 6 et 12 semaines.

I euthanasie a 6té cffectuée par injection intraveineuse d'un mélange de 10 mL d'embutramide,

méhézonium et tétracaine (T61® Intervet™).




1.2.5. Evaluation clinique

Les brebis ont subi un examen clinique quotidien. Des mesures de température rectale, un

et un examen orthopédique (évaluation de la boiterie et de

examen de la région de la résine
Jappui sur le membre opéré) ont ¢té offectués tous les jours la lere semaine puis une fois par

semaine. Le comp es signes de douleur, a été observe

ortement des animaux, pouvant révéler d

régulierement, de méme que le statut pondéral de ceux-cl.

12.6. Evaluation radiographique

u membre opére, selon des incidences médiolatérale et

Des radiographies postopératoires d

itionnement des implants, de |'alignement

criniocaudale, ont été réalisces pour vérification du pos

du tibia et de la longueur
en cours de réveil anesthésique (Figure 32).

Qur les animaux du lot 12 semaines, des radio

initiale de 'espace interfragmentaire. Elles ont &té effectudes sur animal

graphies de suivi du membre opéré ont cté

q cicatrisation 0Sscuse et du

réalisées 3 6 semaines postopératoires pour &valuation de !

positionnement des implants.

Elles ont été effectuées sur animal sédaté par 0,1 mg/kg de xylazine {Rompun® 2%

Solution Injectable Bayer™) injectée par voie intraveineuse. La résine, radiotransparente, a été

laissée en place pour la réalisation de ces radiographies.

hics finales du membre opéré et du membre controlatéral ont &té réalisces

Des radiograp
aines en fonction des lots) et prélévement du membre, pour

aprés euthanasie (6 ou 12 sem

évaluation du positionnement des implants,

s ont été réalisées sur les 08 aprés dissection et retrait de la plaque

Enfin, des radiographic
modifier 'évaluation radiographique de la ¢

afin d'éliminer tout €lément susceptible de

icatrigation

0Ssseuse.

Les constantes radiograp e rayons X et la cassetle ont

hiques et la distance entre la source d

&té toujours identiques pour toutes les radiographies sur les différents animaux.
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Figure 32: Photographie du positionnement des ovins pendant un examen radiographique

a) décubitus fatéral gauche (incidence médiolatérale)

b) animal assis (incidence craniocaudale)

1.2.7. Evaluation du desserrage des vis

A Vissu du prélévement des tibias des animaux euthanasiés, le serrage des vis a ¢été

contr6lé & I’aide d’un tournevis équipe d’un limiteur de couple 4 4 N.m, dans le méme ordre que

I’insertion des vis. Le resserrage &ventuel a ¢té estimé et consigné, en se basant sur une grille

&’évaluation semi-quantitative (Tableau 3).

Valeur Signification —‘
0 aucun resserrage
1 <1/, tour
2 1/, -1/, tour
3 >1/, tour
4 lachage de vis

Tableau 3; Grille d’évaluation semi-guantitative du resserrage des vis
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1.2.8. Etalonnage de I’inclinometre

Le fabricant a fournit un tableau d’étalonnage (angles et torsions). Ces résultats ont
permis d’obtenir la courbe d’étalonnage (Figure 33). Le coefficient directeur de la droite a

permis d’obtenir le coefficient de calibration.

Etalonnage de I'inclinométre SENSOREX™ $X41142° T
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Figure 33: Courbes d’étalonnage pour les inclinpmetres SENSOREXTM §X41142@®

1.2.9. Etalonnage du couplemetre

Le fabricant a fournit un tableau d’étalonnage. Ces résultats ont permis d’obtenir la
courbe d’étalonnage (Figure 34). Le cocfficient directeur de la droite a permis d’obtenir le

coefficient de calibration.
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Figure 34 : Courbes d’¢étalonnage pour les couplemétres
1.2.10. Essais biomécaniques non destructifs ex vivo sur 'os appareillé, le cal

osseux et ’os controlatéral en torsion

Les mesures des propriétés mécaniques des os appareillés ont été effectuées sur os frais
immédiatement aprés euthanasie, pour les animaux des lots 6 et 12 semaines, de méme que celles

des cals osseux apres retrait des implants, pour les animaux du lot 12 semaines.

Les mesures des propriétés mécanigues des 0s controlatéraux, servant de contrdle, ont éte

réalisées aprés décongélation effective a température ambiante (environ 12h aprés sortie du

congélateur).
Tes os ont été maintenus hydratés pendant toute la durée des essais biomécaniques,

emballés dans des compresses imbibées avec une solution isotonique de NaCl 0,9%.

e Inclusion en résine

Les tibias appareillés ont €té inclus dans des socles de résine polyuréthane. Les
épiphyses proximale et distale ont été nettoyées et dégraissées a 1’¢ther, en prenant soin de ne
pas déborder sur la diaphyse.

Les centres des deux articulations ont ¢té repéres par une croix au marqueur indélebile.
Pour I’about proximal le repére était le milieu de la créte située caudalement aux deux éminences
inter-condyliennes et pour I’about distal le centre du relief situé entre les 2 gorges de la cochlée

tibiale (Figure 35). Un avant-trou a été percé sur chaque centre articulaire, 4 I’aide d’une broche

de 2 mm de diamétre.




|

La standardisation de la position du tibia lors de 'inclusion a nécessité de préparer
chaque articulation pour utiliser des centreurs. Pour accueillir ces centreurs, chaque épiphyse
a été fraisée. Les limites de fraisage ont été marquées & I'aide d’une scie-cloche centrée sur le
centre articulaire, sur quelques mm de profondeur. L’éminence intercondyliennc tibiale et la

malléole latérale ont été abrasées a la scie oscillante, pour effacer tout relicf génant le

fraisage.

Figure 35: Photographie des centres articulaires de chaque épiphyse

Le fraisage a été effectué 4 1’aide d’une fraise a cotyle de 24 mm de diamétre, centrée
sur chaque articulation, en direction du centre articulaire opposé, sur quelques mm de

profondeur.

Deux broches orthogonales de 1,5 mm de diamétre ont été insérées dans les épiphyses
proximale et distale, parall¢lement au plan articulaire pour armer I'inclusion en résine.

Les limites d'inclusion de chaque épiphyse ont été identifiées a 1’aide d’un marqueur, de
telle sorte que la distance entre la résine et la plaque soit de 1 cm.

Avant inclusion, un produit démoulant ( « IL - EM33%) a été déposé & Dintérieur du
systéme de coffrage pour favoriser le démoulage de la résine. Les centreurs, constitués par des
billes de caoutchouc ont été positionnés dans les lits fraisés au préalable sur chaque épiphyse.
Le tibia a été calé dans une potence positionnée parfaitement verticale sur la table de travail, en
contrblant la position par un niveau a bulle.

Un mélange isomassique de polyol et d’isocyanate (résine Rencast FC52% de Huntsman
Advanced MaterialsTM Timited, Cambridge, England) a été réalisé pour obtenir une résine
polyuréthane. Aprés homogénéisation, la résine a é1é coulée dans le coffrage jusqu’a la limite
d’inclusion prédéterminée. Aprés quinze minutes de solidification, la partie distale de 1’0s a été
démoulée et I’os a été repositionné, pour permettre Iinclusion a I’identique de la partie

proximale de |’os.

85




e Mise en charge des os appareillés et des tibias non appareillés

La mise en charge a été réalisée par une presse électromécanique (Electropuls E1000®

INSTRON™) équipée d'une cellule de force de 1 kN.

La machine était pilotée en contrble de force grace au logiciel Wavematrix®
(INSTRONTM), 3 une vitesse de déplacement vertical de 40 N/mn correspondant a une vitesse

angulaire inférieure a 2°/mn.

Avant chaque essai, une tarc a €té réalisée sur la presse, déterminant le point zéro de
1’essai. Un précyclage, de 8 N pour les tibias gauches appareillés et les tibias droit, et de 0,4 N
pour les tibias gauches apres ablation du matériel d’ostéosynthése, a été effectué pendant 10

cycles a la fréquence de 1 Hz.

Le protocole comprenait pour chaque test 4 cycles de mise en charge et décharge avec
un déplacement vertical & une vitesse de 40 N/mn (Figure 36). La charge maximale imposée
était de 80 N pour les tibias gauches appareillés et les tibias droits afin de rester dans le
domaine des déformations élastiques. La charge maximale était de 2 N pour les tibias gauches
aprés ablation du matériel d’ostéosynthese. Entre chaque étape de charge et de décharge, un

palier de 5 s d’arrét de la traverse a ét€ respecte.

Précyclage(1) Péusa(z) Charge(3) .Décharge(clj .P;ausa(s) -Cha.rge(ﬁ) Décharge(7)
Farmne d'cnde o , L .
ElectroPuls (0,1) ' '
Sortie —— '
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{ElectroPuls
foin 7 |

. ol . o, “ .
Processeur de B I A e R A W e R A Y
données (PC)

Fa-use(e) Charga(9) rDécharg-e.(ln) Pau.sé(li) Charge(12) Décharge(13)
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Fipure 36 : Déroulement des sollicitations appliquées aux montages lors de chaque essai
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e Détermination des paramétres de I’étude

L’interprétation des résultats obtenus passe par le calcul de la raideur angulaire (K}, de la

perte de raideur angulaire (Kr), pour les os appareillés 2 6 et 12 semaines et les cals osseux al2

semaines.

- Raideur angulaire extrinséque (K} :

La raideur angulaire extrinséque est donnée par la pente de la droite de régression

linéaire de la courbe moment du couple (N.m) - angle de torsion (rad). Pour chaque essai, le

caleul de Ia raideur angulaire extrinséque a été effectué sur la mise en charge du quatrieme cycle

charge-décharge.

- Perte de raideur angulaire extrinséque (Kr) :

La perte de raideur angulaire exirinséque a été définie comme le pourcentage de perte
de raideur angulaire extrinséque de 1’os appareillé (K os appareill€) ou du cal osseux (K cal
osseux) par rappori & 1’os controlatéral intact (K os confrolatéral), jouant le réle de témoin.

Elle a été obtenue par la formule suivante :

k os controlatéral — k os appareillé ou cal osseux

Perte de raideur angulaire extrinséque (%) = o8 controlatéral % 100

1.2.11. Analyse statistique

L’analyse statistique des données a ¢té réalisce A P’aide d’un logiciel spécifique (Systat
13%).

Elle a consisté en des comparaisons par ANOVA pour déterminer d'éventuelles
différences des paramétres morphologiques et mécaniques enire les tibias controlatéraux, les os

appareillés et les cals osseux du groupe contrdle et du groupe expérimental, pour les lots 6 et 12

semaines postopératoires.
En cas de détection de différence significative par TANOVA, elle a ¢té suivie d'un post

hoc de Tukey. Le seuil de significativité a €t fixe a 0,05 (p=<0,05).

Enfin, un Chi2 a été effectué pour comparer le resscrrage des vis entre le groupe controle

et le groupe expérimental, pour les lots 3 6 et 12 semaines postopératoires, ou un Chi2 de Yates

lors d’effectifs inférieurs a 5.
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2. Résultats

2.1. Complications des ostéosyntheses

Sur les 26 ovins opérés, 25 ont été inclus dans I’étude. Une brebis du groupe vis standard

du lot 6 semaines a été exclue pour cause &’ ostéomyélite sévére avec séquestre autour du trou de

vis n°1 et n°3. Cette affection a €t¢ diagnostiquée sur la base de clichés radiographiques et

confirmée aprés prélévement €t dissection du membre (Figure 37).

Les données portent donc sur 11 tibias appareillés (et 11 cals osseux) a4 6 semaines

postopératoires et 14 tibias appareillés (et 14 cals osseux) a 12 semaines postopératoires.

ostéomyélite survenue sur mu tibia appareillé 4 6 semaines

Figure 37 : Radiographies de face et de profil itlustrant I’
postopératoires
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22.  Caractéristiques morphologiques des tibias

Aucune différence significative concernant les différents parametres morphologiques
mesurés & 6 et 12 semaines postopératoires n’a &té mise en évidence entre les 2 groupes
appareillés et les os controlatéraux (Tableau 4 et 5). La seule différence 4 6 semaines a conceimne
les diamétres qui ont €€ significativement inférieurs pour les os controlatéraux par rapport aux os
appareillés avec vis standard, mais pas significativement différents enire les 2 groupes d’os
appareillés. A 12 semaines, les diamétres ont €t¢ significativement inférieurs pour les o0s
controlatéraux par rappori aux o8 appareillés avec vis standard et pour les os appareillés avec vis

verrouillées par rapport aux 0s appareillés avec vis standard.

Ainsi, pour le lot 6 semaines, les ANOVA n’ont révélé aucune diftérence significative
entre ces 3 groupes pour la longueur totale et la longueur libre. Le diametre craniocaudal a ¢té
significativement inférieur pour les os controlatéraux par rapport aux os apparcillés avec vis
standard ou verrouillées. Le diametre latéromédial a été significativement inférieur pour les 0s
conirolatéraux par rapport aux os appareillés avec vis standard ou verrouillées. Les diamétres

craniocaudal et latéromédial n’ont pas été significativement différents entre fes 2 groupes d’0s

appareillés.

Pour le lot 12 semaines, les ANOVA n’ont révélé aucune différence significative entre
ces 3 groupes pour la longueur totale et la longueur libre. Le diamétre criniocaudal a ¢té
significativement inférieur pour les o0s controlatéraux par rapport aux 0s appareillés avec vis
standard ou verrouillées. 11 a aussi &té significativement inféricur pour les os appareillés avec vis
verrouillées par rapport aux 0s appareillés avec vis standard. Le diamétre latéromédial a éié
significativement inférieur pour les os controlatéraux par rapport aux os appareillés avec vis
standard ou verrouillées. IJ a aussi été significativement inférieur pour les os appareillés avec vis

verrouillées par rapport aux 0§ appareillés avec vis standard.
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Vis corticales
standard

Vis verrouillées

Os controlatéraux

Analyse j

statistique

Langueur totale

244,60 £ 10,31 mm

245,67 £ 13,40 mm

240,36 + 11,24 mm

P =0,626

Longueur libre

162,9 £ 1,19 mm

163,50 £ 0,63 mm

163,27 £ 1,19 mm

P =0,656

Diamétre
craniocaudal

16,90 & 1,60 mm

17,50°+ 1,18 mm

14,91*°+ 0,58 mm

a:p=10,0006
b:p<0,001
p=0,615

Diamétre
latéromédial

21,70°+ 1,04 mm

22,50+ 1,55 mm

18,36% 9+ 0,84 mm

c,d:p<0,001
p=0,472

Tableau 4 : Caractéristiques morphologiques (moyenne + écart-type) des tibias appareillés et controlatéraux a 6

semaines postopératoires

(des letires identiques en exposant indiquent une différence significative entre les groupes)

Vis corticales
standard

Vis verrouillées

Qs controlatéraux

Analyse
statistique

Longueur totale

251,71 + 6,95 mm

249,00 + 7,05 mm

24571 £ 6,72 mm

P=0,173

Longueur libre

163,14 + 1,68 mm

163,43 + 1,74 mm

162,93 + 0,94 mm

P=0,731

Diamétre
craniocaudal

17,29 + 1,08 mm

15,03 + 0,84 mm

14,89"°+ 0,68 mm

1p < 0.001
p=0,014
:p=10,032

Diametre
latéromedial

22,00%¢+ 1,83 mm

20,00% "+ 1,00 mm

18,50% % 0,96 mm

:p <0,001
p=0,015
f:p=0.037

o Alo o &

Tableau 5: Caractéristigues morphologiques (moyenne + scart-type) des tibias apparcillés et controlatéraux

4 12 semaines postopératoires

(des lettres identiques en exposant indiquent une différence significative entre les groupes)

23 Evaluation du desserrage des vis

Les données ont porté sur 11 tibias appareillés a 6 semaines postopératoires et 13 tibias

appareillés 4 12 semaines postopératoires, les données d'un des tibias 4 12 semaines étant

manquantes (Tableau 3 et Figure 38).

Nous avons observé 3 lachages de vis par résorption de I’os autour du trou de vis sur les

radiographies et lors de la dissection des tibias. Dans chaque cas, cela a concerné seulement le

trou de vis n°1 (le plus proximal) et uniquement des vis standard appartenant & des montages du

lot & semaines.
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Figure 38 : Histogramme comparant les scores de resserrage des vis pour les différents groupes, 4 6 et 12 semalnes

postopératoires

La comparaison du nombre de vis resserrées entre les 2 groupes, quel que soit le score de
resserrage et en groupant les lots 6 ot 12 semaines, a montré un nombre de vis resserrées plus
élevé pour le groupe vis standard (n = 63) que pour le groupe vis verrouillées (n = 55).

Cette différence a été statistiquement significative (p<0,05).

L’analyse score par score, en groupant les lots 6 et 12 semaines, a révélé que le nombre de
vis standard avec un score de 0 (n =3) a été significativement inférieur a celui de vis verrouillees
(n =23) (p<0,05). Le nombre de vis standard avec un score de 1 (n = 44) a ét¢ significativement
supérieur a celui de vis verrouillées (n =37) (p<0,05).

Pour les scores 2,3 et 4, il n’y avait pas de différence significative entre les 2 groupes (p>0,05).

Pourtant, seules les vis standard ont présenté des scores de 4, mais avec un effectif réduit (n = 3).

5 4. Propriétés mécaniques des tibias en torsion

2.4.1. Evaluation qualitative

Tes courbes de couple en fonction du déplacement angulaire pour les os appareillés et

controlatéraux et les cals osseux ont €t¢ tres linéaires, aprés une éventuelle phase de fin de
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précharge initiale. Leur coefficient de corrélation linéaire R2 a ainsi été trés proche de 1. Le

calcul de la pente de ces courbes, correspondant & la raideur angulaire en torsion, a donc été

relativement aisé (Figure 39).

Coupleen fonction del'angle de torsion

7' ,i —_ — .._‘ e e — [ — —_ —_— S _!,
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Figure 39 : Courbe moment du couple - angle de torsion sur un os intact

Concernant le lot d’animaux 4 12 semaines de cicatrisation, on a remarqué que certains
os appareillés et certains cals osseux avaient récupéré une raideur équivalente, voire
supérieure a celle de 'os controlatéral sain, se traduisant par une perte de raideur proche de 0
ou négative. Ainsi, des tibias appareillcs avec vis verrouillées ont présenté une perte de raideur
angulaire de 8,30%, -31,36%, -1,93%, -75,33%, -10,38%, alors gquun seul tibia appareillé
avec vis standard a présenté une perte de raideur négative de -29.47%.

Des cals osseux obtenus par ostéosynthése avec vis verrouillées ont présenté une perte
de raideur de -10,70% et 5,53%, alors qu’un seul cal osseux du groupe vis standard a présenté

une perte de raideur de -5,58%.




2.4.2. Evaluation quantitative des os appareillés et des os controlatéraux en flexion 46
semaines.

En torsion, les os controlatéraux ont présenté une raideur angulaire significativement plus
élevée que les os appareillés avec vis standard et vis verrouilices, mais aucune différence

significative n’a été observée entre les raideurs angulaires des groupes vis standard et vis

verrouillées.

De méme, pour la perte de raideur angulaire, aucune différence significative n’a été notée

entre les 2 groupes.

Au final, aucune différence significative des propriétés mécaniques globales (KetKr)n’a

&¢ mise en &vidence entre les groupes vis standard et vis verrouillées a 6 semaines

postopératoires.
Vis corticales Vis verrouillées Os controlatéraux Analyse
standard statistique
K| 107,38 £ 13,56 N.m/rad 122,62+ 8,13 N.m/rad | 205,46%“+ 25,74 N.m/rad c,d:
p<0,001
p=0,439
Kr 46,34 + 9,47% 40,35 + 7,04% / p=0,259

Tableau 6 : raideur angulaire K ef perte de raideur angulaire Kr (moyenne + écarl-type) des tibias appareillés et
controlatéraux 4 6 semaines

(des lettres identiques en exposant indiquent une différence significative entre Ies groupes)

2.4.3. Lvaluation quantitative & 12 semaines

2.4.3.1. Torsion des os appareillés et os controlatéraux :

En torsion, aucune différence significative de raideur angulaire n’a ét¢ mise en
&vidence entre les os controlatéraux ef les os appareillés avec vis standard ou verrouillées.

De méme, la perte de raideur angulaire n’a pas présenté de différence significative

entre les groupes vis standard et vis verrouillees.
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2.4.3.2. Torsion des cals osseux et os controlatéraux :

Les os controlatéraux ont présenté une raideur angulaire significativement plus élevée
que les cals osseux obtenus avec vis standard et vis verrouillées mais aucune différence

significative de raideur angulaire n’a été observée entre les cals obtenus par vis standard ou

verrouillées, ni de différence significative de perte de raideur angulaire.

Au final, aucune différence significative des propriétés mécaniques globales (K et Kr)n’a

été mise en évidence entre les groupes vis standard et vis verrouillées & 12 semaines

postopératoires.

2.4.4. Evaluation des propriétés mécanique des spécimens au cours du temps

Les résultats présentés ci-aprés pour TO sont issus d’une étude préliminaire [166], qui
consistait a effectuer les mémes tests biomécaniques sur du matériel ex-vivo appareillés avec

les mémes montages que ceux présentés dans cette étude.
2441 Propriétés mécaniques des os controlatéraux entre T0, 6 et 12 semaines

La raideur en torsion des os controlatéraux a TO a été significativement supérieure de
23,7% a leur raideur a 6 semaines et de 22,6% a leur raideur a 12 semaines. La raideur en
»

torsion a 6 semaines n’a pas été significativement différente de celle & 12 semaines (Tableau

7).




Vis corticales standard Vis verrouillées Os controlatéraux
TO K 117,19 £ 17,98 133,35+ 18,68 254,065 "+ 35,03
N.m/rad N.m/rad N.m/rad
Kr 54,99° + 10,56% 55.44° £ 10,40% /
6 semaines | K 107,38*+ 13,56 122,62° + 8,13 N.m/rad 205,468 + 25,74 N.m/rad
N.m/rad
Kr 46,34 £ 9,47% 40,35+ 7,04% /
12 semaines | K 157,32° + 42,06 213,519+ 67,10 207,197+ 37,60 N.m/rad
N.m/rad N.m/rad
Kr 22,89° + 26,99% 6,855+ 138,01% /
Analyse K :a:p=0,028 K : p=0,901 ¢ : p=0,010 K:
statistique d : p=0,004 g . p=0,004
Kr:b:p=0,020 h : p=0,003 p=0,991
Kr:p=0963¢:
p=0,005
B £ : p=0,008

Tableau 7 : raideur angulaire K ¢t pette de raideur angulaire Kr (moye

nne + dcart-type) des tibias appareillés et

controlatéraux 4 6 et 12 semaines

(des letires identiques en exposant indiquent une différence significative entre les groupes)

24.4.2

L’analyse statistique des propriétés mécaniques globales (K et

av

Propriété

ec vis standard ou vis verrouillées au cours du temps a révél

significativement différentes entre TO et 6 semaines en torsion.

2.4.4.3.

La comparaison des raideurs entre 6 et 12 semaines, pour les os ap

stand

Propriéiés mécaniques des os appareillés avec vis standar

semaines

ard a révélé une augmentation significative de raideur en torsion de 46,

s mécaniques des 08 appareillés entre T0 et 6 semaines :

K1) des os appareillés

¢ des valeurs non

d entre 6 et 12

pareillés avec vis

5%.

Aucune différence significative des pertes de raideur n’a été révélee.

2.4.4.4.

Pour les os ap

12 semaines :

Propriétés mécaniques des os appareillés avec vis verrouillées entre 6 et

pareillés avec vis verrouillées, les ANOVA ont révélé une augmentation

significative de la raideur en torsion de 74,1% entre 6 et 12 semaines.

La diminution de la perte de raideur a été si grande que cette derniére a pu devenir

négative, indiquant que la raideur en torsion des os appareillcs avec vis verrouillées avait pu

devenir supéricure a celle des os controlatéraux sains.
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Au final, entre 6 et 12 semaines, seule une augmentation significative de la raideur
angulaire a pu étre observée pour les os appareillés avec vis standard en torsion.
En revanche, pour les os appareiliés avec vis verrouillées, une augmentation de raideur

angulaire et unc diminution de perte de raideur angulaire ont ¢té observées.

3. Discussion

3.1. Eléments de matériels et méthodes

3.1.1. Conditions postopératoires et reprise d’appui sur le membre

Les ovins ont été placés dans des conditions de reprise d'appui rapide sur le membre
opéré, dans un environnement de surface restreinte autorisant des déplacements libres - comme la
marche - mais ne permettant pas d'activité physique telle que la course.

Cela a simulé les conditions postopératoires généralement appliquées aux carnivores
domestiques, & savoir une reprise d'appui précoce associée a une activit¢ physique limitée et

controlée.

Malheureusement, le comportement des herbivores comme les ovins de ['étude différe de
celui des carnivores. Les ovins présentent un comportement de proie et sont capables de
mouvements excédants largement le seuil de tolérance des implants lors de situation de peur, par
exemple.

Les complications rencontrées lors de 1’étude préliminaire, avec plaques LCP® larges
pour vis de 3,5 mm, nous ont amenés a renforcer la fixation par des plaques surdimensionnées et

& protéger partiellement la fixation par I’application d’une résine renforcée.

La résine n’a pas permis une contention compléte du tibia, puisque pour remplir
pleinement sa fonction, il aurait fallu qu’elle contienne Particulation proximale en plus de

articulation distale. Or, le grasset de la brebis ne peut étre immobilisé par une résine, pour des

raisons essentiellement anatomiques.




bl

En outre, une phase d’acclimatation et de socialisation des brebis a été réalis¢e pendant 2
semaines avant ’expérimentation, afin d’habituer les animaux & leur environnement

d’hébergement, a la présence et au contact des membres de 1’équipe.

Pour des raisons techniques et pour assurer une certaine mise en charge du membre opére,
nous avons choisi la contention incompléte par résine renforcée plutdt que la suspension des
brebis, permettant de limiter Pappui des membres ou d’interdire leur couchage, comme cela a été

utilisé dans certaines études sur ovins [167-169].

3.1.2. Configuration des montages verrouillés

L’espace entre la plaque et I’0s sous-jacent et le modelage des plaques verrouillées est
susceptible d’influencer les résultats. Nous avons choisi de positionner les plaques au contact de
1°0s et de les modeler & I’identique, pour les 2 types de vis testées, afin de standardiser leur mise
en place et de comparer uniquement Ueffet du verrouillage, alors que les recommandations
concernant les plaques verrouillées conseillent un écart de la plaque par rapport & I'os sous-jacent
et précisent que leur modelage n’est pas nécessaire.

Ahmad ayant montré que ’écartement de 2 mm n’avait pas de conséquences mécaniques
statistiquement significatives en torsion et compression, on peut se demander si les résultats des
propriétés mécaniques des os appareillés par montages verrouillés auraient ¢t¢ modifiés par

I’écartement de la plaque [156].

En revanche, I’écartement de la plaque aurait peut-étre induit des différences des résultats
biomécaniques des cals 4 6 et 12 semaines plus marquées que celles que nous avons observées.
En effet, il a été montré une amélioration de la circulation sanguine en présence d’un ¢écart os-
plaque supérieur & [ mm [159] et nous avons précédemment expliqué le rdle crucial de la
vascularisation sur la cicatrisation osseuse. L’écartement de la plaque aurait ainsi éventuellement

pu avoir un réle sur la qualité et la vitesse de formation des cals osseux.
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3.1.3. Etwde de la méthodologie des essais biomécaniques

3.1.3.1 Essais biomécaniques sur les cals osseux

Alors que des essais biomécaniques ont ¢té effectués sur les cals osseux obtenus 12
semaines apres ostéosynthése (aprés retrait de la plaque et des vis), il a volontairement été décidé
de ne pas pratiquer de méme sur les cals osseux & 6 semaines.

En effet, le degré de minéralisation des cals et leurs propri¢tés mécaniques étant trés

faibles, un fort risque de destruction des cals aurait éé a prévoir.

D’autre part, la pertinence clinique des informations fournies par les propriétés
meécaniques des cals 2 6 semaines aurait ét¢ assez limitée. En clinique, aucune fracture
comminutive équivalente & celle utilisée dans notre modéle n’aurait été cicatrisée 4 6 semaines.
Le seul mteérét de connaitre ces données aurait donc ¢été plutét fondamental, pour la
compréhension de la consolidation osseuse.

Ainsi, tous les essais mécaniques effectués sur les {ibias gauches des animaux du lot 6

semaines ont été effectués sur os appareillés et os controlatéraux uniquement.

3.1.3.2 Conditions de conservation des spécimens

Pour cette étude, nous avons fait appel a des os frais, conservés sous couvert
d’hydratation et traités directement apres prélévement, afin d’éviter leur déshydratation et de

limiter ’autolyse cellulaire.

Y

Les os controlatéraux ont été congelés a une température de -24°C immédiatement

apres avoir été prélevés puis chaque tibia a été décongelé sur environ 12h, & température

ambiante, juste avant ["essai.

3.1.3.3. Choix des forces appliquées

Des tests mécaniques préalables ont été réalisés dans le but de déterminer le seuil de
rupture dans les mémes conditions que nos essais sur un os non appareillé et sur un os
appareillé ex vivo avec une plaque LCP et des vis standard [166]. Ceci nous a permis de
déterminer [es efforts applicables pour rester dans le domaine élastique lors de I’ensemble de

nos cssais ultérieurs.
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Pour la réalisation de ce test, la cellule de force de 1 kN a été utilisée. Une vitesse de

déplacement de 1,43 mm/min a éié employée, la machine étant commandée en contréle de

déplacement. Ces essais n’ont pas permis d’obtenir une rupture des spécimens, car la

sollicitation de Ia ligne de charge était proche de la rupture de cette derni¢re. Néanmoins, une

charge maximale d’environ 106 N & 122 N (correspondant 4 un couple maximal de 10,5 N.m a

12,2 N.m) a été appliquée (Figure 40).
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Fioure 40 : Courbe moment du couple - angle de torsion lors d’une tentative d’essai destructif

Afin de rester dans un domaine élastique de sollicitation des os appareillés et de ne pas

endommager la ligne de charge, une valeur maximale de force de 80 N {correspondant a un

couple maximal d’environ 7 N.m) a été choisie.

3.1.3.4. Nombre d'essais biomécaniques par spécimen

Les spécimens ont été utilisés pour étudier trois charges différentes, la flexion, la

torsion et la compression. Ils ont donc subi plusicurs essais restant cependant toujours dans le

domaine é&lastique pour chaque sollicitation et limités & quatre charges en flexion, quatre

charges en torsion et quatre charges en compression. Le nombre de sollicitations sur chaque

spécimen (12 au total) étant relativement faible une fatigue des montages n’est pas

envisageable puisque les études utilisant des sollicitations dynamiques ont montré des ruptures

a plusieurs milliers de cycles.
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De plus, 'ordre des différents essais et donc des sollicitations des montages ont
toyjours €té similaires. Une modification possible des propriétés mécaniques des os devrait
donc étre la méme pour tous les spécimens. Cela n’aurait aucune influence sur les résultats des

essais qui s’inscrivent dans une étude comparative entre deux montages d’ostéosynthése.

3.2. Interprétation des résultats

3.2.1. Caractéristiques morphologiques des tibias

La variabilité des caractéristiques morphologiques a été assez réduite, ce qui est lié 4 la

randomisation et a la sélection d’animaux de gabarits similaires.

Nous devons souligner que les mesures de longueur totale des os appareillés ont été
effectuées en présence de la perte de substance de 5 mm, alors que pour les os controlatéraux,
cette perte de substance n’a pas été présente. Néanmoins, la longueur totale des os appareillés
avec vis standard ou vis verrouillées et celle des os controlatéraux n’ont pas présenté de
différence significative, En outre, 1’objet de notre étude consistant principalement en la
comparaison du groupe vis standard avec le groupe vis verrouillées et les longueurs totales des
tibias de ces 2 groupes ayant été mesurées avec la méme perte de substance, une éventuelle
différence de longueur par rapport aux os controlatéraux n’aurait pas eu de conséquence sur la

comparaison des 2 groupes.

D’autre part, les mesures de diamétre criniocaudal et latéromédial des os controlatéraux
ont ¢t¢ effectuées en regard de l’isthme tibial médio-diaphysaire, alors que pour les os
appareillés, elles ont été effectuées en regard de I’isthme tibial distal & la plaque, puisque I’isthme
tibial médio-diaphysaire a été occupé par le cal osseux. Cela explique I’infériorité significative
des diamctres des os controlatéraux par rapport aux os appareillés.

En revanche, ces deux paramétres sont significativement inférieurs 4 12 semaines pour les
os appareiliés avec vis verrouillées que pour les os appareillés avec vis standard, ce qui pourrait
indiquer la formation, entre 6 et 12 semaines, d’un cal osseux plus volumineux pour les montages
conventionnels. Ces différences peuvent s’expliquer soit par la formation d’un cal externe plus

important dans le cadre des montages conventionnels, soit par une minéralisation plus importante
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de ce cal externe ou par une phase de remodelage plus avancée 4 12 semaines pour les montages
verrouillés.

Ces deux hypothéses semblent plausibles au vu de ’absence de différence significative
des propriétés mécaniques des cals osseux malgré leurs différences de diamétres. En cffet,
I’augmentation de raideur du cal dur résulte & la fois d’une augmentation du diameire de I"os
(amélioration des propriétés structureiles par le cal exteme) mais aussi des différenciations
tissulaires successives (amélioration des propriétés matérielles par minéralisation) [27]. L’os
formé au cours de la phase de remodelage étant mécaniquement plus compétent que 1’os
immature, ont peut supposer qu’il est présent en plus grande quantité dans le cal form¢ lors de
[’utilisation de montages verrouillés. Une ¢tude histologique serait intéressante a mener sur ces

cals pour confirmer ces hypotheses.

3.2.2. Evaluation du desserrage des vis

Les vis standard et verrouillées ayant toutes ét¢ serrées avec le méme tournevis limiteur
de couple 2 4 N.m lors de ostéosynthése, la possibilité¢ de resserrage des vis, aprés le
prélévement des tibias, a signifié¢ qu’un desserrage des vis aurait pu survenir au cours des 6 ou 12
semaines de I’expérimentation.

Les mesures semi-quantitatives effectuées sur les os appareillés & 6 et 12 semaines ont
révélé le desserrage d’un nombre élevé de vis. Cela est lié a I'existence d’un cyclage appliqué sur
fes montages pendant 6 ou 12 semaines, par I'appui répété sur le membre opére, lié aux

déplacements des ovins dans leur box.

Les vis standard ont présenté un nombre significativement plus élevé de vis desserrées
que les vis verrouillées, bien qu’elles aient toutes 2 €t€ insérées avec le méme couple de serrage

de 4 N.m.

Un tel desserrage de vis corticales standard a d¢ja été observé et quantifi¢ dans une ¢tude
in vivo faisant appel & des plaques DCP® appareillant un modéle d’ostéotomie du radius ovin, le
desserrage ayant été observé au cours du ler mois postopératoire [170].

11 aurait &6 1i¢ au cyclage appliqué sur les os appareillés, par I’appui répété sur le membre
[171]. D autre part, la différence de desserrage observée entre les 2 types de vis aurait pu étre lide

a la nature et 4 la répartition des contraintes exercées sur celles-cl.
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Lors de fixation verrouillée, les forces de cisaillement engendrées par la charge axiale sur
’0s se traduisent en forces de compression sur les vis et I’os, perpendiculaires au grand axe des
vis verrouillées et qui sont réparties sur toute la longueur des vis [123]. Ainsi, les forces de
cisaillement exercées sur les vis verrouillées n’induisent pas leur “débricolage”, comme dans le
cas des vis standard [125]. En outre, Iinterface entre les vis et [’os présente une taille supérieure
a celle des vis standard, ce qui diminue les confraintes appliquées pour une force de méme
intensité, et la répartition des contraintes au sein d’une méme vis et entre les vis d’'un méme
fragment est plus uniforme [58,126]. Cela évite des concentrations de contraintes sur une seule

vis [127].

Les résultats de 1’évaluation du desserrage des vis ont donc montré que la stabilité au
cours du temps de la solidarisation du complexe vis-plaque des vis verrouillées a été supérieure a
celle du complexe vis-plaque-os des vis standard.

A notre connaissance, il n’existe aucune étude comparant le desserrage des vis de

montages conventionnels et de montages verrouillés, afin de comparer nos résultats.

Des lachages de vis, avec résorption osseuse autour du trou de vis dans l'os, ont
également été observés radiographiquement et confirmés lors de la dissection des tibias. Ces 3
lachages ont affecté uniquement des vis standard insérées dans le trou le plus proximal de la
plaque. Leur localisation parait cohérente avec la démonstration, par des modéles informatiques,
que les vis situées aux extrémités des plaques sont les plus fortement sollicitées par le transfert
des charges liées 4 I’appui du membre, d’un fragment osseux a I’autre, au fravers d’un montage
pontant mécaniquement une perte de substance [172,173].

L’observation de la survenue de lichages uniquement sur des vis standard pourrait
s’expliquer de la fagon suivante. Sous D’effet d’une charge axiale, si I'intensité des forces de
cisaillement appliquées sur les vis standard dépasse celle des forces de friction entre la plaque et
’0s ou la résistance en cisaillement de I’0s, un basculement des vis peut survenir. Les micro-
mouvements induits conduisent a une résorption osseuse autour du trajet de la vis et, 4 terme, a
son ldchage [58,122]. Au contraire, lors de fixation verrouillée, les forces de cisaillement
exercées sur les vis verrouillées n’induisent pas leur “débricolage” et bascule [125], comme
expliqué précédemment, d’autant plus que leur diamétre supérieur a celui des vis standard, leur

confére une résistance en flexion et cisaillement plus élevée [58,126].
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3.2.3. Propriétés mécaniques des spécimens a 6 et 12 semaines postopératoires

Aucune différence significative des propriétés mécaniques globales (K et Kr) en torsion
n’a été mise en évidence entre les os appareillés des groupes vis standard et vis verrouillées a 6
semaines et 4 12 semaines postopératoires.

Concernant les cals osseux, aucune différence significative des propriétés mécaniques
globales (K et Kr) en torsion n’a été mise en évidence entre les groupes vis standard et vis
verrouillées & 12 semaines postopératoires.

Ces résultats montrent que le verrouillage des vis n’a aucun impact sur les propriétés
mécaniques globales en torsion des os appareillés avec un montage standard ou verrouiliés, ni sur

celles des cals osseux ainsi formé, 4 6 et 12 semaines postopératoire.

Lors de 1’étude préliminaire [166], aucune diff€rence significative des propriétés
mécaniques globales (K et Kr) en torsion n’avait pu étre mise en évidence enire les deux types de
montage étudiés a TO. Cependant, les montages verrouillés présentaient une raideur angulaire
extrinséque en torsion plus importante de 13,8% par rapport aux montages standards.
L’hypothése d’un effectif trop restreint avait alors été évoquée pour expliquer que cette
différence ne soit pas significative. I.’étude menée par Gordon [174] avait montré des résultats
similaires.

Ces études tendent 2 montrer que la raideur angulaire du montage d’ostéosynthése varie
peu pour les deux types de montages étudiés. Cependant, une étude biomécanique en
compression réalisée en paralléle de I’étude préliminaire pour les mémes types de montages
[130] a montré une raideur axiale significativement inféricure pour les montages verrouilics.

L’étude menée par Woo [89] a montré une absence de différence significative de raideur
angulaire de cals obtenus par ostéosynthése avec des plaques conventionnelles de raideurs axiales
différentes. Au contraire, 1’étude menée par Goodship et Kenwright [36] a moniré que la raideur
en torsion de tibias ovins cicatrisés 12 semaines aprés création d’une perte de substance médio-
diaphysaire de 3 mm a ét¢ significativement supérieure pour les os traités par un fixateur externe
autorisant un cyclage quotidien en compression, avec une déformation interfragmentaire de 33%,
par rapport aux os traités par fixateur rigide.

Néanmoins, Ieffet bénéfique d’une fixation flexible serait valable uniquement pour des

écarts interfragmentaires limités car 1effet bénéfique de mouvements interfragmentaires plus
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élevés dépendrait de la taille de 1’écart interfragmentaire [26,36,37,42-44,93]. Il semblerait qu’un
écart interfragmentaire de 6 mm représente la limite maximale au deld de laquelle cet effet
bénéfique disparait et la cicatrisation devient plus difficile 4 obtenir [26,37,42,44]. Compte-tenu
de la longueur de 5 mm de la perte de substance, 1’écart interfragmentaire cré¢ dans notre étude

se situerait en dega de cette valeur limite.

Notre étude semble confirmer les observations faites par Woo [89]. En effet, bien que les
deux types de montages aient une raideur axiale significativement différente, la raideur angulaire
en torsion des cals osseux n’a pas montré de différence significative entre les deux groupes a 12
semaines postopératoires. Cependant, il est possible que cette absence de différence significative
soit lie au faible effectif de notre étude.

Il n’existe 4 notre connaissance aucune étude expérimentale comparant la cicatrisation
induite par ostéosynthése avec plaques conventionnelles ou verrouillées sur un modele de perte
de substance médio-diaphysaire. Les seules études comparatives in vivo portent sur des modéles
d’ostéotomie oblique médio-diaphysaire fixée par vis de traction [169,175]. Or il est admis que la
cicatrisation osseuse lors de fracture réduite avec contact des abouts (cicatrisation primaire)
différe considérablement de la cicatrisation osscuse lors de perte de substance (cicatrisation

secondaire) [20,24]. 1l est donc difficile de confronter nos résultats.

3.2.4. Evolution des propriétés mécaniques des spécimens au cours du temps

3.2.4.1 Propriétés mécaniques des os appareillés entre T0, 6 et 12 semaines .

La raideur en torsion des os controlatéraux a été significativement plus élevée a TO qu’a 6
et 12 semaines (diminution de 19,1% et 18,4%). Nous n’avons malheureusement pas trouve
d’explication valide a cette diminution des propriétés mécaniques globales. Une supériorité des
propriétés mécaniques des os controlatéraux du lot TO, liée & des caractéristiques morphologiques
(longueur, diamétre, etc) plus élevées, aurait pu étre suspectée. Mais aucune différence
significative des caractéristiques morphologiques des os controlatéraux n’a été mise en évidence
entre les lots TO, 6 et 12 semaines. De plus, les autres propri¢tés mécaniques testées en
compression et en flexion sur ces os en paralléle de cette étude n’ont pas mis en évidence de

différence significative pour les 3 groupes d’os controlatéraux.
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De méme, le changement d’inclinometre entre le lot TO et les lots 6 et 12 semaines ne

peut pas étre incriming, puisque des essais en torsion comprenant des mesures simultanées du

déplacement angulaire par les 2 inclinométres ont été conduits sans différence significative des

angles mesurés par chacun.

3.2.4.2  Propriétés mécaniques des 0S appareillés entre T et 6 semaines :

Entre TO et 6 semaines, la raideur angulaire des os appareillés n’a pas subi
d’augmentation significative. Cette période correspond aux phases de cicatrisation osseuse
conduisant 4 la consolidation cartilagineuse et au début de formation du cal dur [25,26].
L’augmentation de raideur du cal lide a la présence de ces tissus néoformés est assez faible,
comme 1’a montré Comiskey. Dans son étude analysant les travaux de 7 études précédentes, il a

moniré que, méme pour les vitesses d’évolution de la cicatrisation les plus rapides, cette période

de 0 4 6 semaines correspond d une phase d’augmentation lente de la raideur relative en

compression [61]. Ainsi, entre TO et 6 semaines, la contribution des cals osseux a la raideur

angulaire des o0s appareillés aurait été probablement négligeable, vis-a-vis de la rajdeur élevées

des implants, et n’aurait donc pu contribuer de facon détectable & une augmentation des raideurs

des os appareillés.

3.2.4.3. Propriétés mécaniques des 05 appareillés entre 6 et 12 semaines :

En revanche, entre 6 et 12 semaines, une forte augmentation de raideur angulaire des os

appareiliés a été observée en torsion. Comme les raideurs des os appareillés avec vis standard ou

vis verronillées n’ont pas présenté de différence significative 3 6 semaines, cette augmentation de

raideur des os appareillés serait liée & la contribution du cal osseux & la raideur des 08 appareillés.

En effet, il a été montré qu’a partir de 3 semaines postopératoires, ce cal subit une

augmentation progressive de sa raideur, la vitesse d’augmentation de raideur étant assez faible et

linéaire au départ, puis plus ¢levée et non linéaire par la suite, vers 6 semaines [61]. Ainsi,

’augmentation de raideur résulte 2 la fois d’une augmentation du diamétre de I"os mais aussi des

différenciations tissulaires successives [27].

L’augmentation de raideur angulaire des os appareillés avec vis verrouillées entre 6 et 12

semaines a 6t¢ significativement supérieure 3 celle des os appareillés avec vis standard. Alors que

la perte de raideur n’a pas montré de différence significative entre 6 et 12 semairnes pour les os du
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groupe vis standard, elle a subi une diminution trés importante au sein du groupe vis verrouillées,
jusqu’a devenir négative, indiquant que la raideur en torsion des os apparcillés avec vis
verrouillées avait pu devenir supérieure a celle des 0s controlatéraux sains.

On constate donc que, bien qu’aucune différence significative entre les propriétés
mécaniques globales en torsion des deux groupes d’os appareillés n’ait pu étre mise en évidence,
1’évolution de ces propriétés mécaniques entre 6 et 12 semaines est beaucoup plus marquée pour
le groupe vis verrouillées. La diminution importante de la perte de raideur au sein de ce groupe
semble indiquer que, aprés 12 semaines de cicatrisation osseuse, les os appareillés avec un
montage verrouillé présentent des caractéristiques biomécaniques en torsion plus proche d’os
sains que des os appareillés avec un montage standard.

Comme les propriétés mécaniques globales en torsion des cals osscux n’étaient pas
significativement différentes entre les deux groupes, la différence d’évolution de ces parametres
pour les deux type de montage ne peut s’expliquer par la différence de propriétés mécaniques du
cal formé. Ces différences seraient plutdt attribuables 4 une meilleure efficacité mécanique en
torsion des interface entre le montage, 1’os ¢t le cal osseux lorsque le montage est verrouillé.

En effet, Pabsence de compression périostée inhérente au mécanisme de verrouillage des
plaques verrouillées, contrairement aux plaques conventionnelles, permet de préserver la vitalit¢
osseuse sans compromis par rapport aux propriétés mécaniques attendues pour tout implant
interne [20,123—-125]. Ainsi, une étude comparant la cicatrisation de tibias ovins obtenue apres
ostéosynthése par plaque conventionnelle DCP® ou plaque verrouillée PC-Fix® a révéld
existence d’une ostéopénie sous la plaque a partir de 12 semaines postopératoires, uniquement
avec les plaques DCP® [169]. Elle a été objectivée par la visualisation radiographique d’une
diminution de densité osseuse et d’épaisseur de la corticale en regard du cis-cortex,
correspondant histologiquement & une nécrose osseuse dans la zone de contact entre la plaque et
I’os [169]. La nécrose osseuse est actuellement attribuée a la fois & la compression vasculaire
périostée induite par la plaque conventionnelle [90,176], et & la diminution des sollicitations
mécaniques sur 1’os une fois appareillé (phénoméne de "protection des contraintes” ou "déviation
des contraintes™) [81-85,177]. L’absence d’écrasement periostée pourrait limiter {es lésions de la
vascularisation périostée et cet environnement périfracturaire biologique favorable pourrait
conduire 2 la formation d’interactions entre la plaque, I’os et le cal osseux mécaniquement

supérieures & celles obtenus avec les plaques conventionnelles, au moins sur la corticale ou se

situe la plaque.




La littérature ne comporte, 4 notre connaissance, aucune ¢tude des modifications de la
vascularisation périostée induite par un positionnement d une plaque verrouillée au contact de la

surface de ’o0s, qui pourrait étayer notre hypothése.

Les plaques verrouillées ont donc été favorables a un développement significativement
plus rapide de la cicatrisation osseuse par rapport aux plaques conventionnelles et les raisons de
cette observation seraient lides a4 I’environnement périfracturaire biomécanique et biologique

favorable créé par les plaques verrouillées (cf. : supra).

3.3.  Biais potenticl de I’éfude

3.3.1. Biais liés aux différences de morphologie des individus inclus

Le biais li¢ aux différences de morphologie des spécimens inclus, autrement dit 1’"effet
structure” pouvant influencer les résultats des comparaisons biomécaniques entre les 2 groupes, a
été vraisemblablement négligeable car ’analyse statistique des parameétres morphologiques des 2
groupes n’a pas montré de différence significative entre les 2 groupes, a 6 et 12 semaines

postopératoires.

3.3.2. Biais liés au matériel d’ostéosynthese utilisé

Le choix de 1a plaque LCP large pour vis de 4,5 et 5 mm comporte deux biais inhérents a
I’implant. Le premier est du aux vis utilisables sur cette plaque, qui sont :

- des vis standard de 4,5 mm de diamétre

- des vis verrouillées de 5,0 mm de diametre

Des diamétres de vis différents ont donc été comparés d’un montage 4 I’autre.

Le second biais est du a la conformation des trous mixtes de la plaque utilisée. En effet, la
premidre vis avait une position fixe pour les deux types de vis mais les cinq autres vis
présentaient des positions légérement différentes, les vis verrouillées se rapprochant du trait
d’ostéotomie par rapport aux vis standard.

Le serrage des vis a été standardisé pour toutes les vis (verrouillées et standard) grice a un

tournevis dynamométrique, limitant le couple & 4 N.m. Ce couple correspond & celui
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recommandé par le fabricant pour un serrage optimal des vis verrouillées. Il permet d’assurer un
serrage suffisant pour une bonne tenue, et d’¢viter de 1éser le pas de vis ou de risquer une fusion a
froid par un serrage exagere.

Aucune donnée n’est fournie par le fabriquant sur le couple optimal pour le serrage des
vis standard. Toutefois, Field a montré en 1998 que, pour les plaques DCP et LC-DCP pour vis
de 3,5 mm et pour vis de 4,5 mm, I’intensité du couple de serrage des vis est directement corrélée
a 1’étendue de la zone de contact de 1’interface os-plaque et & la force de contact [118]. Il a
également montré que ces paramétres varient faiblement lorsque I’intensité du couple dépasse 3
N.m. |

C’est pourquoi le limiteur de couple 4 4 N.m a également ¢té utilisé pour le serrage des
vis standard de 4,5 mm, afin de standardiser le couple de serrage de toutes les vis de I’étude,
mdifféremment de leur nature verrouillée ou non.

De plus, les vis verrouillées existant seulement sous la forme auto-taraudante, les vis

standards et verrouillées ont donc été choisies auto-taraudantes.

3.3.3. Biais liés a la préparation des spécimens pour les essais biomécaniques

Afin d’évaluer la raideur des cals osseux 4 12 semaines, nous avons di retirer la plaque
d’ostéosynthése. Méme si ce geste a été effectué le plus précautionneusement possible, il a
nécessité 1’exérése des tissus cicatriciels, plus ou moins minéralisés a la surface de la plaque, qui

empéchaient son retrait. Cela a concerné exclusivement le cal périosté médial.

Nous estimons que la conséquence de ce geste est assez limitée, puisqu’il concerne la
zone de I'implant (face médiale), pour laquelle la production de cal osseux a €t¢ nettement
moindre que la zone opposé a la plaque (face latérale), ce que confirment d’autres études de la
cicatrisation osseuse lors d’utilisation de plaque vissée [58,90-92].

La contribution du cal osseux médial serait donc trés probablement bien moins importante

que celle du cal latéral pour la stabilité du foyer d’ostéotomie, dans notre ¢tude.

Mais ce geste a probablement eu des conséquences sur I’évaluation biomécanique des cals
osseux, méme si le caractére comparatif de notre étude nuance ces conséquences ; le retrait d’une

partie du cal ayant été réalisé pour tous les spécimens des 2 groupes dans les mémes conditions.
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3.4. Limites de I’étude

3.4.1. Modéle de fracture utilisé

Comme nous ’avons justifié précédemment, le modele de perte de substance, créé par
ostéotomie et écartement, a été choisi comme modéie de fracture comminutive pour des raisons
scientifiques (absence de contact des fragments principaux) et techniques (facilité de
standardisation).

Néanmoins, plusieurs éléments distinguent ce modéle d’une fracture comminutive non

reconstructible telle qu’elle peut étre rencontrée en clinique.

La présence de plusieurs fragments entre les fragments principaux, différenciant les
fractures comminutives du modele de perte de substance, peut influencer la cicatrisation. Lorsque
les fragments intermédiaires sont vascularisés de fagon adéquate, ils présentent des propriétés
ostéoconductrices. En outre, la présence de mouvements interfragmentaires €levés est mieux
tolérée lors de fractures comminutives que lors d’un modele de perte de substance, car les
mouvements interfragmentaires globaux sont partagés par plusieurs écarts interfragmentaires,
réduisant les déformations interfragmentaires dans chacun des écarts interfragmentaires [7,94].

Au contraire, lors de dévascularisation et de nécrose des fragments, ceux-ci constituent
une barriére physique au développement du cal endosté, et induisent un risque élevé de retard de
consolidation ou de pseudarthrose [95,96]. L’angulation et le déplacement des fragments

intermédiaires peuvent également conduire & un retard de cicatrisation [97].

De plus, les modeles de fracture ne reproduisent pas les lésions traumatiques des tissus
mous et de la vascularisation, assocides aux fractures 4 haute énergie [178]. Pourtant, les lésions
du périoste [105], de la couverture musculaire [104] et de la vascularisation [101-103] influent
directement sur la cicatrisation osseuse et peuvent conduire a un retard de consolidation ou une

psecudarthrose atrophique.

Enfin, la configuration des plagues vissées pour la fixation du modéle de perte de
substance utilisé différe de celle employée sur une fracture comminutive affectant un os de
mémes dimensions. Ainsi, les fractures comminutives rencontrées dans notre pratique
quotidienne présentent-¢lles des écarts entre les fragmenis principaux largement supérieurs a la

perte de substance de 5 mm employée dans ceite étude. Les vis centrales, auraient donc présenté
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un positionnement tres différent dans les 2 cas ; ce qui aurait modifié la longueur de travail de la
plaque et aurait pu éventuellement induire des conséquences sur la raideur et la durée de vie en

fatigue de la plaque [148,152-154].

Compte-tenu de la variabilité du nombre de fragments, de 1’écart interfragmentaire, des
Iésions des tissus mous et de la vascularisation observée lors de fracture comminutive en
clinique, 'utilisation d’un modéle expérimental standardisé nous a paru comme le meilleur
moyen pour étudier le seul effet du verrouillage des vis sur la stabilité de I’ ostéosynthése et sur la

cicatrisation osseuse.

3.4.2. Limites de la contrainte choisie

Une étude en torsion comme seule sollicitation ne permettrait pas de conclure a la
supériorité d’un mode de fixation par rapport & un autre, sur ce modele de fracture du tibia ovin.
Gautier a montré que le tibia ovin est soumis & des charges en compression et en flexion pour
38% des sollicitations totales de 1’os [22].

Il serait donc nécessaire de comparer les résultats obtenus au cours de cette étude avec
ceux de la méme €tude comparative pour des sollicitations en flexion et en compression afin d’en

confronter les résultats.

3.4.3. Limites des moyens d’évaluation de [a cicatrisation osseuse

3.4.3.1. Mesures directes et indirvectes de la raideur du cal in vivo

Les mesures directes de la raideur du cal consistent en des essais biomécaniques dont le
principe est de mesurer les déformations subies par le cal, lors de mise en charge de I'os fracturé,
celui-ci étant libre de tout appareillage [[79]. Cela implique, en situation clinique, de pouvoir
facilement oter et replacer le dispositif de fixation de la fracture (fixateur externe ou résine) ou
bien, en situation expérimentale, d'Ster définitivement la fixation et donc de procéder a
l'euthanasie de I'animal.

Les mesures directes, que nous avons effectuées dans cette étude, permettent d'estimer

avec la meilleure exactitude possible la raideur du cal fracturaire [179].
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Quant & elles, les mesures indirectes de la raideur du cal font appel aux mesures des
déformations subies par le montage lors de mise en charge de I'os fracturé [179]. En effet, 1l
existe un partage des forces lices a I'appui entre l'os et l'implant, déterminé principalement par la
réduction des abouts fracturaires et par les propriétés mécaniques du cal en formation.

Les déformations mesurées sur limplant doivent ainsi permettre d'évaluer indirectement
la raideur et la résistance de l'os en voie de cicatrisation [180,181].

Liintérét de la mesure indirecte par rapport a la mesure directe est l'absence d'obligation
de retirer 1'implant pour les mesures, ce qui revét une importance particuliére durant les léres

semaines de cicatrisation ot le risque de perte de réduction est maximal [179].

Ce procédé de mesure aurait donc été particuli¢rement intéressant dans le cadre de notre
étude, puisqu’il aurait permis un suivi de la raideur des fractures, & différents moments de la
cicatrisation [60,64,182—186], alors que nous n’avons pu mesurer la raideur des cals osscux qu’a
12 semaines. En outre, la mesure indirecte de raideur a déja démontré qu’elle permettait une

comparaison entre 2 méthodes différentes de traitement [64].

Cependant, le systéme de mesure indirecte de la raideur du cal a ét¢ principalement utilisé
chez Imhomme, & P’aide de fixateurs externes équipés de capteurs de déformations ou de
déplacements. Une seule étude a fait appel & des jauges fixées sur une plaque d'ostéosynthése
fixant une ostéotomie oblique chez le mouton, mesurant les déformations s'appliquant sur la
plaque lors de marche sur tapis roulant & différentes vitesses [90]. Pour des raisons techniques €t

matérielles, nous n’avons pas fait appel a cette méthode de mesure de la raideur du cal.

3432  Limite statistique lide aux effectifs utilisés

Pour un certain nombre de paramétres mécaniques des différences marquées entre les

moyennes de ces parametres ont &té observées, sans qu’elles sojent statistiquement significatives.

Les effectifs au sein de chaque groupe correspondant & un type de vis ont &é{¢ assez
réduits, pour un temps postopératoire donné (n=6 ou n=7). Aussi, un nombre plus élevé
d’animaux aurait permis d’augmenter la puissance statistique des tesis ot éventuellement de
mettre en évidence des différences statistiquement significatives entre le groupe contrble et le

groupe expérimental.
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CONCLUSION

Notre étude a été effectuée sur une perte de substance médiodiaphysaire, modéle de
fracture comminutive, créé sur des tibias ovins. La cicatrisation osseuse obtenue par
ostéosynthése standardisée, par plaque L.CP® équipée soit de vis & téte de verrouillage soit de vis

corticales standard, a été étudiée 4 6 et 12 semaines.

’évaluation du desserrage des vis a montré un nombre significativement plus €élevé de
vis standard desserrées, par rapport aux vis verrouillées, malgré un couple de serrage initial
identique. La stabilité au cours du temps de la solidarisation du complexe vis-plaque des vis
verrouillées a donc été supéricure a celle du complexe vis-plaque-os des vis standard. Trois
lachages de vis ont été observés uniquement avec des vis standard.

I.’évaluation biomécanique n’a pas montré de supériorité des propriétés mccaniques
globales des tibias appareillés ou des cals osseux & 6 et & 12 semaines de cicatrisation. En
revanche, 1’évolution des paramétres biomécanique en torsion a été plus importante pour le
groupe vis verrouillées entre 6 et 12 semaines par rapport au groupe vis standard, notamment en
ce qui concerne 1a perte de raideur.

Ces observations sont & corréler avec celles réalisées sur I’évolution des caractéristiques
morphologiques des cals osseux entre 6 et 12 semaines, et sur leurs caractéristiques
biomécaniques en torsion a 12 semaines. Ces observations suggérent que le cals osseux formé a
12 semaines postopératoire lors de ’utilisation d’un montage verrouillé serait d’un diametre
moins important que celui obtenu avec un montage conventionnel, mais présenterait des
caractéristiques biomécaniques en torsion non significativement différente. On peut donc se
demander si le cal osseux ainsi obtenu n’est pas dans une phase de maturation plus avancée a 12
semaines. Une étude histologique serait donc intéressante a mener sur les deux types de cals
obtenus pour répondre a cette questibn.

L’environnement périfracturaire biomécanique et biologique associé aux plaques
verrouillées expliquerait peut-éire 1’évolution plus rapide des paramétres biomécaniques en
torsion.

Elle pourrait étre li¢ 4 une supériorité des déformations interfragmentaires initiales en
compression des plaques avec Vvis verrouillées, & une stabilité au cours du temps de la
solidarisation du complexe vis-plaque des vis verrouillées supérieure & celle du complexe vis-
plaque-os des vis standard, ainsi qu’a une préservation de la vascularisation périostée pour les

montages verrouiliés, au moins sur la corticale ou se situe la plaque.
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Les plaques verrouillées ont donc €t¢ favorables a un développement significativement
plus rapide de la cicatrisation osseuse, par rapport aux plaques conventionnelles : les raisons de
cette observation seraient liées d 1’environnement périfracturaire biomécanique et biologique
favorable créé par les plaques verrouillées.

Ces différents éléments ont permis de supposer un effet positif des vis verrouillées sur la
vitesse de cicatrisation osseuse d'une perte de substance médio-diaphysaire tibiale, par rapport
aux vis standard.

L’utilisation clinique des plaques verrouillées parait donc recommandée lors de fracture

comminutive médio-diaphysaire d’un os long.

Nous ne pouvons pas confronter nos résultats & ceux issus d’autres études, compte tenu de
I’absence d’études expérimentales comparant la cicatrisation induite par ostéosynthése avec
plaques conventionnelles ou verrouillées, sur un modele de perte de substance médio-

diaphysaire.

Le modele de perte de substance utilis¢, différant des fractures comminutives rencontrées
en clinique (par des aspects morphologiques, mécaniques et biologiques), il parait indispensable
de confirmer la pertinence clinique de nos observations par la réalisation d’une étude clinique
prospective sur ’ostéosynthése des fractures comminutives meédio-diaphysaires canines,

comparant les résultats obtenus grice aux montages par vis standard ou par vis verrouillées.
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