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INTRODUCTION

Les coxarthroses sont fréquentes chez les chiensudéige. Elles peuvent devenir
handicapantes et compromettre alors I'avenir lodeomode I'animal. La prothése totale de
hanche représente le traitement de choix de cesoses coxo-fémorales invalidantes, en
permettant une récupération fonctionnelle articalanaximale. La prothése de hanche est
aujourd’hui un implant couramment posé en orthopédimaine. En orthopédie canine, le
premier modele est apparu en 1955, commercialis&Rf2HARDS. Depuis, de nombreux
modeles sont étudiés, commercialisés, améliorés di faciliter leur mise en place et de
limiter les complications. Ces implants différentre autre par leur dessin, leur biomatériau
de constitution, et leur systeme de fixation (pésts cimentées ou non).

Une nouvelle prothése totale de hanche cimentéé mige récemment sur le marché
vétérinaire : la prothésémplitude L’originalité de cet implant est due, non seulatré son
dessin tout a fait novateur en orthopédie caninefchorizontal et utilisation de centreurs),
mais aussi au retour a l'acier inoxydable, comnmmiitériau de constitution, longtemps
délaissé au profit du titane (dont l'utilisationt emujourd’hui controversée en chirurgie
humaine). Il est apparu intéressant de comparelesuan biomécanique, cette tige fémorale

cimentée a celle du modele le plus utilisé en Frabh@tude se compose de deux parties :

» La premiére, bibliographique, représente une swethées données actuelles sur les
biomatériaux et le dessin des tiges fémorales,ebasé des études expérimentales ou
cliniques rétrospectives, humaines ou vétérinaiteste étape est la partie primitive de la

conception. C’est grace a ces données que I'implarglitude a été défini et modélisé.

» La seconde partie, expérimentale, présente la caispa entre le prototypémplitudeet
une prothése déja tres utilisée : la proth@menécaniqueCes prothéses sont implantées
sur des o0s. Les composites prothese-ciment-os smnhis a des forces axiales de
compression et leur déformation est étudiée pageaud’extensométrie. Le but est
d’étudier la distribution des contraintes sur lfethésé, et d’en tirer les conséquences en

terme de performance de l'implant.

BIOMATERIAUX ET DESSIN DES IMPLANTS
FEMORAUX DE PROTHESES TOTALES DE
HANCHE : SYNTHESE BIBLIOGRAPHIQUE
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|- Données actuelles sur le titane et I'acier inox

Le choix du biomatériau de constitution de l'implast une des étapes primordiales
de la conception d'une prothése innovante. Lesitggalecherchées d’'un métal ou d'un
alliage sont :

= des qualités chimiques bonne résistance a la corrosion sous toutes seg$o

= des qualités mécaniques résistance au vieillissement, aux frottementsuaute ;
capacité a se déformer (module de Young, momenéedie),

= et enfindes qualités biologiquesintimement liées aux caractéristiques chimiques e
meécaniques : il s’agit d’'une bonne biocompatibitids métaux, de leurs débris et de
leurs produits de dégradation.

Nous n’évoquerons ici que le titane et ses alliagekacier inoxydable.

A- Résistance a la corrosi¢dd)

La corrosion est définie comme un processus deadéagion d’'un matériau, provoqué
par le milieu ou le corps avec lequel il est entacin(23). Elle existe sous plusieurs formes :
généralisée ou localisée (par piglre, en crevasdes’agit d'un phénomeéne de dissolution
électrochimique ayant pour base des réactions dmxgduction. Ces réactions sont a
I'origine de transferts d’électrons et menent folanation d’oxydes ou de chlorites de métal,
de composés organométalliques ou d'autres compdsésiques. Ces formes chimiques
peuvent se solubiliser ou précipiter en phase eokles peuvent alors migrer loin de la
surface ou former un film compact, adhérent etlstalr’est le phénomeéne de passivation du
meétal. La passivation aboutit, en effet, a la atutgdn en surface du métal d’'une couche de
métal oxydé stable qui protege le métal d’origibes produits de dégradation obtenus par
corrosion, et non passivables, ont un roéle prainfhatoire et provoquent des réactions a
corps étrangers plus ou moins modérees.

Le Titane et ses alliages sont, a I'heure actuéde métaux les plus résistants a la
corrosion. En effet, ils peuvent former instantapéhet spontanément, en surface, un film de
passivation d’oxyde de titane trés stable qui lesgge ensuite de toutes formes de corrosion.

L’acier inoxydable quant a lui, est moins résistanla corrosion, donc sujet a un
vieillissement plus rapide et a la formation deduits de dégradation. Malgré la présence de
Fer, atome passivable, la couche de passivatiomesis stable. Divers progrés dans les
sciences des biomatériaux ont permis, par dessafulitils d’éléments mineurs, tels que le
Chrome, d’obtenir des aciers de meilleure qualitésistants mieux a la corrosion. En effet,
le Chrome a un plus grand pouvoir de passivatianlgurer.
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Les lieux de prédilection des réactions de coorosiont les interfaces métal-métal
(21, 47, 91) rencontrées entre autre sur les pgethétigues modulaires (tige sur lesquelles
plusieurs types de téte sont adaptables cf.ll.Ben que ces sites soient favorables a de
telles réactions, leur intensité est variable, famcdu couple métal-métal et de la forme de
linterface (cf. photo 1).Il en résulte une libération plus ou moins importate de
particules de métal corrodé non passivables pro-ildmmatoires. Ainsi pour certains la

modularité d’'un implant pourrait représenter ungkan26).

Photo 1: Image de corrosion a linterface métaétal d'un cloL
centromédullaire modulaire (47).

Photo 1: Image de corrosion a l'interface métaétal
d’un clou centromédullaire modulaire en acier ).



B- Qualités mécaniques

1- Résistance a l'usure

a - Généralités

L’'usure est définie comme une perte de substantmtarface de deux corps en
contact et en mouvement relatif I'un par rappofaatre (15). Elle génere des débris. Parmi
les sites d’'une prothése de hanche sujets a I'usanes pouvons citer : l'interface téte de
prothese - cupule acétabulaire, l'interface téte-ebenfin l'interface tige - ciment lors de
micromouvements de I'implant.

On distingue ainsi trois types de débris d'usues:débris métalliques, les débris de

polyéthyléne et les débris de ciment.

Le Titane et ses alliages sont sensibles a 'ugt#e56, 65, 81, 86) et ce, quelle que
soit la surface avec laguelle ils sont en conf@ette usure conduit rapidement a la formation
de débris de métal mais aussi de polyéthyléne pentade la cupule, et de ciment, non sans
conséquences sur la durée de vie de l'implant.fieh, ees débris de titane ou de ses alliages
et de polyéthylene seraient impliqués dans le e de descellement aseptique des
prothéses a plus ou moins long terme, a causaudadévité pro-inflammatoire prononcée.

L’acier inoxydable a un meilleur comportement estttment, il est moins sensible a

l'usure, et, de ce fait, génére moins de débris.

b- Débris d’'usure et descellement aseptique

Le descellement aseptique est un processus noctigufe par lequel la tige de la
prothese se désolidarise du fat fémoral. De nonde®@tudes, cliniques rétrospectives et
expérimentales, ont été conduites sur la physigpagie et I'incidence de ce phénomene afin
d’améliorer la qualité des implants.
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Ce descellement peut se produire a deux niveaux :
= a l'interface ciment-os (12, 37, 78, 93)

= a l'interface implant-ciment (2, 30, 65, 82)

a- Descellement a I'interface ciment-os

D’origine mécanique et biologique il serait lié a I'activité pro-inflammatoire des
débris d’'usure des biomatériaux (métal, polyéthgjanment). Le titane est particulierement
incriminé puisqu’il s’agit du biomatériau le plusrsible a l'usure (3, 27, 30, 38, 43, 44, 48,
55, 58, 59, 83, 86, 93).

Les débris sont formés pour la plupart a l'integfa@te-cupule acétabulaire, et
aggravent l'usure des deux parties. Ces partiquiegoquent une réaction a corps étranger.
Tant qu’elles sont peu nombreuses elles sont plyéggs: par les macrophages ou les cellules
polynucléées de la pseudo-capsule articulaire48B, Lorsque la capacité de ces cellules est
dépassee, les débris circulent alors avec les tzuda fluides.

Lors de la mise en place d’'une prothese cimentgajégats mécaniques, chimiques et
thermiques occasionnés conduisent a la formationedmembrane a linterface ciment-os
(11, 37, 93). Cette membrane, lors des cycles dehaaerait capable, par effet de pompe, de
vehiculer fluides et petites particules, notammeébris d’'usure, voire de permettre leur
stockage dans des défects ou fissures du manteaundat. La phagocytose des débris est

alors réalisée par les cellules de cette membrane.

Ou qu’ils se trouvent, ces débris provoguent done téaction inflammatoire se
traduisant par (11, 27, 38, 58, 59, 92):
= l'afflux de cellules (macrophages en majorité psuphagocytose des débris, mais aussi

fibroblastes et histiocytes)
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= la libération locale par ces cellules de médiatedes I'inflammation (PGE2, IL1,
IL6, TNFa) stimulant la différenciation des ostéoblastesost&oclastes qui détruisent la
trame minérale de I'os

= enfin la libération, par les fibroblastes, d’enzgmgollagénases) qui hydrolysent la
matrice organique du tissu 0Sseux.

Il en résulte une résorptiarsseuse autour de I'implant (a l'interface cimens) (cf.
photo 2). Les micromouvements de l'implant aggraMenphénomene : ils générent des
microfragmentations du ciment, de nouveaux produitsisure (de métal et de
polyméthylmétacrylate) et favorisent la circulatides fluides et des particules dans les
anfractuosités du ciment et a l'interface de cenideravec I'os. A terme, la prothése se

descelle a l'interface ciment-os.

Photo 2: Image radiographique de résorption ossi
autour du manteau de ciment, noter la présence fitL
liseré radiotransparent entre I'os cortical et lanteat
(fleches blanches) (®le Nationale Vétérinaire «
Toulouse).

Remarqgue 1es particules métalliques libérées par corrosiommment a I'interface

téte-col des prothéses modulaires peuvent migréx deme maniére que les débris d’'usure.
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Elles ont elles aussi un réle pro-inflammatoire @acentue le phénoméne de résorption

osseuse (47)

La nature du biomatériau de constitution de l'inmpl@donc sa capacité a produire des
débris d’'usure et de corrosion) ne serait pasduairesponsable du descellement aseptique a
l'interface ciment-0s. D’autres causes, liées@danique chirurgicale, sont suspectées :

* une mauvaise préparation de I'os avant la posgrdent (14, 33)

* un saignement endosté excessif lors de la poserant (14, 57)

* la qualité du manteau et la solidité de I'intefatiment-os, donc la technique de

mise en place du ciment (premiere ou deuxieme géoaj (5, 26, 42, 50, 67).

3- Descellement a I'interface implant-ciment

Cette modalité de descellement serait purementigih@ mécanique Les micro-
mouvements de I'implant soumis a des forces ddiootaet a des moments de flexion lors de
la marche favoriseraient les fractures du cime6j,(Babrasion et le polissage de la tige (2)
ainsi que la formation de particules d’'usure du t@am de ciment (30, 34, 55, 65, 68). Il en
résulterait un élargissement progressif de liniegsentre la tige et le manteau jusqu’au

descellement complet de I'implant.

Au cours de ce processus, 'élargissement de 1§titee implant-ciment favorise la
circulation de fluides provenant de larticulatioBes fluides peuvent véhiculer les divers
débris et s’insinuer dans les fissures du manteaguja ses éventuels défects. Ceci peut
provoquer des plages de lyse localisées, notamankttrémité de la tige lorsque celle-ci est
positionnée en varus et que son extrémité est miactodirect de I'endoste (2, 85). Ces lyses

locales accélere le descellement (cf photo 3).
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Photo 3 :Zones radiotransparentes majeures entre la ti¢ee @ment
(fleches blanches), lyse compléte de la corticaledale en regard «
'extrémité de la tige, associée a une ti@ac périostée focal
homogene (Ecole Nationale Vétérinaire de Toulouse).

Ici encore, la nature du biomatériau de constitutie I'implant ne serait pas le seul
facteur responsable du descellement aseptiquatarface implant-ciment. D’autres facteurs

sont suspectés notamment :

» un mauvais positionnement de la tige prothéti¢juse réalise alors un contact entre la tige
et 'endoste ne permettant pas de cimenter de fagorogene la prothese (19, 30, 31, 62, 69,
75, 88, 90, 95, 96). Ce mauvais positionnemenitdera
= a I'implant lui-méme avec un dessin non appropedicplant fémoral (29, 30, 65,
96)
= a la technique chirurgicale : niveau inadéquat rhit td’ostectomie, alésage
insuffisant (85, 96), positionnement incorrect a¢ige
» une géomeétrie inadaptée de la tige, en particldieprésence d’angles a l'origine de
concentration de stress (1, 45)

> la technique de mise en place du ciment (prenciérgeuxieme génération) (42).
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y- Incidence du descellement aseptique

Cette complication n’est pas propre aux implantsecités. En effet, le descellement
peut se produire sur des tiges prothétiques noertdiges a l'interface implant-os. En 1994
RORABECK et al (80) publient une étude en doubleugle sur 250 protheses cimentées et
non cimentées chez I'homme. lls n'identifient auewlifférence en terme d'incidence de

descellement aseptique entre les deux groupesissuivi de plus de 2ans.

Compte tenu des diverses causes incriminées (béoiaa dessin de limplant,
technique chirurgicale), nous pouvons comprendeelgucidence du descellement aseptique
soit difficile a établir tant chez ’'homme que cHezchien. Il semblerait que chez 'homme
I'incidence actuelle de la complication ait largemhdiminué grace aux progrés réalisées sur

la conception des implants.

Chez 'homme :
= MOHLER (65) sur un suivi de 10 ans et un échamilide 1941 protheses

réintervient sur 29 prothéses en Chrome-Cobalt plascellement aseptique du

composant fémoral, soit une incidencelgeo.

= MAURER (64) publie en 2001 une étude rétrospeatvmparée sur deux implants
fémoraux de méme dessin, mais I'un en titane eftrtaen chrome-cobalt. Il
constate 4 descellements sur 147 protheses en efoobalt 2,72%, médiane de
suivi 10,2 ans) contre 32 descellements pour 22fheses en titanel4%,

médiane de survie 7,7 ans).

Chez le chien :
= EDWARDS (30) décrit 11 cas de descellement aseptEr une série de 152
prothéses modulaires cimentées en titane soit nmdeince der.2% (période de
suivi de 4 ans maximum), alors qu’il ne constateuaucas sur une série de 194

prothéses non modulaires cimentées en chrome-cobalt
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= OLMSTEAD et coll. (70, 71) publient une série déb3@otheses non modulaires
cimentées en chrome-cobalt avec seulement une watph de descellement

aseptigue, soit une incidence @& %.

CONCLUSION : Tout ceci est sujet a discussion, mais remet adffoui en question

I'utilisation du titane comme biomatériau de congibn d’implant fémoral permanent a
cause de sa mauvaise résistance a l'usure et sdegfacilité a user les biomatériaux en
regard (polyéthylene et polyméthylmétacrylate) , (26, 81) et ce, malgré ses indiscutables

gualités mécaniques et chimiques.

2- Capacité a se déformer

a- Prérequis

o- Notion de contraintes et de déformat{@a)

Un corps soumis a une force F se déforme. Suizanature de la force, il est observé
diverses déformations : en tension, en compressiorilexion et/ou en torsion pour les plus
communes. Il existe deux parameétres meécaniques eftaimh de quantifier et décrire la

déformation du corps : il s’agit de la contraintele la déformation.

La contrainte o relie la force F a la géométrie de la section’diejét déformé. Elle

est définie de la facon suivante :

<«— Force appliquée

> T

Contrainte/

Surface de la section du corps
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La déformation € est une déformation relative, elle est définie:par

Variation de longueur du
== corps

/ :

Déformation

Longueur initiale du corps

3- Notion de transmission de contraintes

Lorsqu’'un corps subit un effort, il se déforme. 8&formation ou encore les
contraintes qu'il subit, sont génératrices de ndleseforces sur les structures adjacentes, a
leur tour sujettes a des contraintes et des défmnsa

La capacité de ce corps a se déformer sous I'dfete charge, et donc a transmettre
des contraintes, dépend de la force appliquée masi et surtout de ses caractéristiques
intrinseques. Parmi les plus importantes, nous pasiciter : le module de Young ou module

d’élasticité, et le moment d’inertie ou second mntitBaire.

b- Module d’élasticité ou module de Young

a- Définition (15, 22)

Lorsqu'on comprime un corps métallique, il exigmut d’abord une phase dite
d’élasticité au cours de laquelle le corps se aééoprovisoirement sous l'effet de la charge.
Si celle-ci est supprimée, le corps retrouve saéooriginelle ; quand la force exercée et donc
la contrainte, atteint une certaine valeup $0r la figure 1), le corps se déforme de maniere
permanente et cette déformation subsiste ave@laression de la charge compressive : c’est
la phase plastique.
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En phase élastique (cf. figure 1), il existe uniatien de proportionnalité entre la

contrainteo et la déformation relativedu matériau :

o=Ee

E la pente de la droite, ou le coefficient de prtipanalité, est le module d’élasticité
ou module de Young. Un coefficient élevé signifiaeqsous l'effet d’'une contrainte
importante la déformation relative du corps estim@) et peu de contraintes sont donc
transmises aux structures voisines (24, 32, 7Qergement, quand il est faible, la

déformation du corps soumis a une contrainte min@se importante, et des contraintes
majeures sont transmises aux structures adjacentes.

C A

OP phase élastique
PSphase plastique

o328 DR S point de rupture du matériau

Cp contrainte a partir de laque
le matériau subit une déformati
plastique

Fi
C

. Variation du raccourcissement
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B- Application aux prothéses en titane et en a@idr 83)

Le module d’élasticité d’'une tige de prothése pérahe déterminer comment la
contrainte se répartit de la tige a I'os cortiog, le ciment. Or, ce que I'on recherche pour un
biomatériau de constitution de prothése, c’estl@itiun module de Young le plus proche
possible de celui de l'os cortical, afin que laaéfation du systéeme composite prothése-
ciment-os soit harmonieuse et proche de celleakedtiginel. Si les modules d’élasticité de
l'os, du ciment et de la prothese sont trés digpaydes interfaces os-ciment et ciment-
prothése sont anormalement sollicitées. Le modelléaling de I'acier est deux fois supérieur
a celui du Titane (cf. tableau 1). Donc pour unen@&ontrainte, une tige en acier se déforme
deux fois moins gu’une tige en titane. Ce qui digmque les contraintes transmises au ciment
puis a I'os sont moins importantes pour la prothéseacier que pour la prothése en titane,
dont les capacités de déformation se rapprochgsititede I'os cortical. Le titane parait donc

plus adapté pour la constitution de prothese.

Matériau Module de Young (Gpa)
Acier inox 200
Titane 100
Os cortical 17

Tableau 1: Module de Young de différents matériaux (74).

c- Moment d’inertie ou second moment d'a{&?)

Il s’agit d’'un paramétre permettant d’objectivardéformation ou la contrainte d’'un
corps soumis a une force de flexion, en tenant ¢erdp sa géométrie. Pour un corps a

section circulaire il est défini de la facon suitean
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Moment d’inertie———» = 1 xp? <« Diamétre de la section

12

Il faut noter 'importance du diametre (puissange uhe légere augmentation du diametre

augmente considérablement le moment d’inertie.

La déformatiore subie par ce corps est fonction du moment d’ieestidu module de

Young, elle s’écrit :

Distance du point de
déformation par rapport a

/ I'axe neutre

Moment de la force de flexion

M x z
g:—
E x|

Pour un méme corpdleiievdamstre est grandnsmiai dejpsmaten igettigportante. Ou
encore, il est possible d'augmenter la capacitéy darps a se déformer en modifiant sa

géomeétrie, en diminuant son diametre (donc en antanele moment d’inertie).

C- Biocompatibilité

L’acier inox et le titane sont assez bien tolérés |prganisme. Malgré tout, des
coupes histologiques réalisées sur des tissusoemants les implants orthopédiques en titane
ou en acier, qu’il s'agisse de plaques d’ostéeossehde vis ou de protheses, ont montré des
débris de titane (liés a l'usure de I'implant cR.&) (44) et des produits de dégradation de
I'acier (liés a la corrosion de I'implant cf. I.phagocytés par des macrophages ou des cellules
géantes polynucléées du tissu fibreux se dévelagpproximité de I'implant.

I1- A propos du dessin des implants fémoraux déhase totale de hanche

En orthopédie humaine, il a été montré que la ddegeie de I'implant dépendait du

choix de I'implant (qu’il s’agisse du biomatériaa donstitution ou du dessin) (41, 66).

1- Réles et importance du dessin
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Nous ne parlerons que de I'implant fémoral desh@rses totales de hanches.
Le dessin d'une tige prothétique concerne la foretel’ensemble des courbes qui la

caractérisent. Il a une importance capitale a plusititres (83) :

% 1l doit permettre une reconstruction, la plus ldépossible, de la partie proximale du
fémur, afin derestituer a I'articulation artificielleune biomécaniqueet une cinétique
normales. Ceci est directement lié a la longueurcaluprothétique, a I'angle céphalo-

cervico-diaphysaire et au positionnement de lagigehétique (85).

% 1l doit minimiser les contraintes subies par I'implant, leciment et I'os ou les répartir

harmonieusement.

% Enfin, le dessin doit faciliter I'implantation @ermettre urpositionnement optimal de
limplant dans le fGt fémoral. Idéalement, la tigenorale doit étre paralléle au grand axe

du fémur et entouré d’un manteau homogene de ci(B4ni6, 88).

Parmi les autres facteurs influants sur le positgonent de la tige nous pouvons citer :
> la morphologie fémorale : courbure du fémur, Iszdlon et largeur de I'isthme (85)
> la préparation du féemur (85)
- le niveau du trait d'ostectomie (valable pourpesthéses a collet oblique)
- le retrait de I'os spongieux sous trochantérique
> la taille de la prothése : la sous estimer facdibn centrage dans le fGt (85).
Remarque Les abords chirurgicaux transtrochantérique etiorfatéral ont été comparés et
ne semblent avoir aucune incidence sur le posigorant de la tige (95). L’abord caudal peut

étre envisageé, son efficacité n’a jamais été coagaux deux précédents.

Les défauts de positionnement les plus courantstiges fémorales chez le chien
sont : le varus avec contact distal de la tige demcloste latéral et la bascule cranio-caudale
avec contact distal de I'extrémité de la tige ateredoste caudal (30, 63).

Un positionnement anormal de la prothese est @iiw de forces mécaniques inappropriées
sur la tige (forces de rotation, moments de flexgtrdonc sur le ciment, favorisant leur usure

respective, et le descellement de I'implant aéiface implant-ciment (30, 68, 76, 88).

Aprés le choix du biomatériau de constitution, hoig d’'un dessin constitue la
deuxieme étape primordiale dans la création d’'ysant.

26



2- Données actuelles sur le dessin

Nous nous proposons de faire une synthése desésribliographiques actuelles

concernant le dessin des tiges fémorales des gesltie hanche cimentées.

a- La téte

o- Modularité

Aujourd’hui, les tiges prothétiques sont modulagigsst a dire que plusieurs types de
tétes de prothése sont adaptables a une mémecdigpi permet d’élargir la gamme). Leur
principal inconvénient est de rajouter une intexfacétal-métal au systeme prothétique, lieu
de prédilection pour les réactions de corrosion @. Bien que le site soit favorable a de
telles réactions, leur intensité est variable atfion du couple métal-métal et de la forme de
l'interface. Il en résulte une libération plus ou moins importaite de particules de métal
corrodé non passivables pro-inflammatoires, impligées elles aussi dans le descellement
aseptique des tiges fémorale€Chez 'homme, il semble qu'il y ait plus de repride tige

prothétique pour descellement aseptique lors datibn de prothéses modulaires (17).

3- Importance de la taille

Des tétes de trop petite taille sont a l'origindwetion de la prothése (13). Des tétes
trop grosses apportent une grande stabilité maistydus rapidement la cupule acétabulaire
et génerent une quantité plus importante de datwipolyéthylene (13, 54). Il est donc

nécessaire de trouver un compromis.

v- Aspect de la surface

La téte de prothese doit étre parfaitement sphérit polie, le moindre artefact est
cause d'usure et génere des débris. A titre d’elenope rayure de 0,2 microns sur une téte
meétallique peut augmenter jusqu'a 6 fois 'usui@®.(1

b- Le col

Lalongueur et I'orientation du col sont également deux éléments importants.
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En effet, un mauvais choix de longueur de col p&wmé a l'origine de complications

postopératoires (6, 83):

= Un col trop court entraine le relachement des nessaldducteurs de la hanche et des
muscles fessiers, augmentant ainsi le risquedsdian.

= Un col trop long est, d’'une part, a l'origine d’port de membre anormal (rotation externe
et abduction du membre), d’autre part responsabldodcces de friction importantes a
linterface téte prothétique-cupule en polyéthylegénérant ainsi des produits d’'usure
responsables a long terme du descellement des ritapl&n outre, un col trop long
augmente le bras de levier des forces s’exercantlasuéte, et de fait accentue les
contraintes en tension dans la région proximoleédu ciment (40). Mais cette
augmentation de contraintes ne semble pas sigtivicél6, 25).

Aujourd’hui, la modularité offerte par les prothésele hanche en médecine
vétérinaire, permet de disposer de plusieurs $adke col et de cupules pour une méme taille
de tige fémorale.

En ce qui concerne l'orientation du col, elle dépde la position de I'implant dans le
fat fémoral, donc du dessin et de la technique plantation (85).
Un degré de torsion exagéré (rétrotorsion ou hypétarsion du col) peut avoir des
conséquences biomécaniques et cliniques (83) :
= Une mauvaise orientation peut étre a l'origine dport anormal du membre (rotation
interne ou externe) et d’'un risque élevé de luxatio
= Elle est aussi responsable de la formation prématde produits d’'usure compromettant la
durée de vie de I'implant.
Chez le chien, il est recommandé d’'implanter Igedifémorales de protheses totales

de hanches en normoversion ou légere antéversion.
c- Le collet

Le collet ou collerette est un éperon qui se studa zone de transition entre le col et
la tige. Il repose sur I'os cortical, au niveautdait d’ostectomie. Aujourd’hui en médecine
vétérinaire, toutes les prothéses en possedenSarforme est variable d’'une prothése a
'autre. Sa principale vertu est de redistribusrdfforts a I'os cortical sur lequel il s’appuie et
donc de diminuer les contraintes en partie proxédl ciment. Les effets bénéfiques du
collet sur le manteau de ciment, en zone proxin@ié¢,eté démontrés a plusieurs reprises,
lors d’études expérimentales utilisant des jaugestehsométrie (40, 68) ou la méthode des

éléments finis (24, 52). Sa forme, son inclinaiskimportance du contact collet-corticale
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sont autant de facteurs qui influent sur la réparti plus ou moins harmonieuse des

contraintes a l'os cortical.
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Lors de la pose d'une prothese totale de hanche eslet, il est recommandé,
d’optimiser le contact collet-corticale pour trogsons (18) :
= maximiser les effets de réduction de contraintedesciment en zone proximale
= minimiser les mouvements relatifs de I'implant, dment et de I'os dans cette zone, de
maniére a limiter la formation de produits d’'usaté terme un descellement
= limiter les phénomenes de subsidence, c’est adtBrdoncement progressif de la tige dans

le fat fémoral.

En orthopédie humaine ou toutes les prothéses aseédent pas de collet, son
importance, en terme de longévité de I'implant,jataais été démontrée.

d- La tige prothétique

a- Longueur de la tige

Elle a une influence sur la répartition des contes aux structures environnantes. En
effet, plus cette derniére est longue, moins legramtes sur le ciment sont importantes.
Cependant, lorsque la longueur est excessivegdaptiothétique atteint ou traverse la zone la
plus étroite de la diaphyse fémorale : I'isthme déah, réduisant ainsi la taille du manteau de
ciment a ce niveau. D’autre part, compte tenu d@rae courbe du fémur du chien, il est
difficile d’y implanter des prothéses longues atits. En outre, ROHLMANN et coll. (79)
ont montré que, pour des tiges de plus de 100meneffets de la longueur de tige sur la
répartition des contraintes n’étaient que mineurs.

De maniere a optimiser I'épaisseur du manteau merd autour de I'implant, il peut
sembler intéressant de raccourcir les tiges prigiies$ afin qu’elles restent ancrées au dessus
de listhme dans la zone d’évasement du fémur. Mats augmente de facon importante les
contraintes a I'extrémité de la tige (25), ce qoupait s’avérer dangereux pour le devenir de

limplant.
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3- Diameétre de la tige

Il joue un rdle dans l'importance des contraintegiss par I'implant et leur
redistribution au ciment (18). En effet, plus it geand, plus il diminue ces contraintes (7, 41,
cf.l.B.2.c). Un gros diametre de tige semble émefacteur de longévité de I'implant (49).
Mais son augmentation exagérée se fait au détrimernd¥paisseur du manteau de ciment.
Ainsi un diametre trop important pourrait poteri@eient augmenter le taux de descellement
aseptique (26). Des tiges de petit diamétre peemietine meilleure implantation en position
centrée (85) dans un manteau de ciment épais (eorapt de la morphologie fémorale du
chien, les implants de gros calibres sont diffcidepositionner idéalement : sans angulation,
torsion, ou varisation). Par contre, les tiges €l pliamétre sont susceptibles de se fracturer
avec le temps a cause des contraintes excessi\aieggubissent (26). Il est donc nécessaire
de trouver un compromis entre un diametre de tig@ortant et une épaisseur du manteau de
ciment suffisante pour assurer une réduction magimas contraintes dans le ciment et une
longévité de I'implant. En médecine humaine, deslé$ rétrospectives ont montré que les
résultats cliniques étaient meilleurs lorsque ligpaur du manteau de ciment était comprise
entre 2 (29, 41, 63) et 5mm (29, 41, 51).

y- Forme de la tige

Les implants disponibles sont coniques. En effatdiamétre décroissant de la tige
prothétique du collet jusqu’a I'extrémité distgbermet a la prothese de s’implanter dans une
cavité fémorale proximale, similairement coniquede diminuer les contraintes sur le ciment
et I'os, a I'extrémité de la tige (7) ou ils somidituellement importants.

Les tiges peuvent étre coniques a section cirauléiix : protheseBiomécanique
intégrée, prothese Amplitudg ou a section rectangulaire. Une section rigowment
circulaire semble a proscrire car elle permet deswaements de rotation de la tige dans le
manteau de ciment (65) d’ou l'intérét de cannellwagitudinales (dispositif anti-rotatoire).
Lorsque la section est rectangulaire (EprothéseRichardg, des angles persistent dans la
géométrie de la tige, ce qui offre une meilleurgistdnce a la rotation de I'implant (16).
Cependant ces angles peuvent générer des cordgraimgertantes sur le manteau de ciment
(1, 45), d’ou la nécessité de les émousser pouteliroet effet délétere.

Enfin certains implants ont une section proximaleangulaire et distale circulaire.

0- Aspect de la surface
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Il est variable et sujet a caution. Son réle esiudmenter la solidité de I'interface
implant-ciment pour limiter les micromouvementsladge.

Les surfaces mattes (ou encore rugueuses, saljgéesaillées) grace a leurs
anfractuosités permettraient un meilleur scellentent'implant dans le manteau de ciment
gue les surfaces polies (6, 41, 87). Mais, ce@uxaonséguences non négligeables :

» laugmentation de la solidité de l'interface impiaiment peut étre a l'origine de
contraintes excessives sur le ciment et I'os ebriaer ou accélérer un descellement a
l'interface ciment-os (36)

» le moindre mouvement de la tige dans le manteacirdent est abrasif et la polit. Ceci
génere des débris de métal et de ciment ayant tptement un effet délétere (cf. 1.B.1.b)
(53, 65).

Il est possible d'utiliser des tiges préenduiteand’ couche de 10Am de ciment
acrylique afin d’optimiser la solidité de linteda implant-ciment (87, 89) toujours au
détriment de l'interface ciment-os (2, 36, 72).

La contamination du ciment par du sang ou de lsggdimite la solidité de l'interface, mais
cet effet est moindre sur les tiges pré-enduites gjur les tiges non pré-enduites (89). Le

bénéfice d'un tel revétement sur le taux de descedht semble discutable (72).

Enfin d’autres préférent s’affranchir d’une sdidioptimale de I'interface implant-
ciment, et utiliser une tige polie pour limiter faoduction de débris en favorisant la

subsidence de la prothése (2, 65, 87) :

= en 1988, FOWLER (35) en utilisant deux prothéSgster I'une polie 'autre rugueuse,
montre que l'incidence de lésions radiographiquedydes endostées est réduite pour le
groupe des tiges polies
= en 2002, COLLIS (20) compare deux séries de prethds méme géomeétrie, il identifie 6
descellements aseptiques sur les tiges a surfgaeuse et aucun sur les tiges polies.
Donc limiter la production de débris d'usure pattilisation d’'une tige prothétique
polie semble limiter le descellement.

Ici encore, la controverse reste largement ouveréat au revétement de la tige.

e- Les centreurs
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Il s'agit de dispositifs situés a I'extrémité detige, visant a faciliter sa centralisation
dans le fat fémoral et & maintenir une épaissemimale de manteau de ciment (8, 39, 84).
Toutes les prothéses n’en possedent pas. lls samles (en plastique) ou rigides (en
polyméthylmétacrylate). L’'avantage des centreugsdeis est d’empécher le contact entre
'extrémité de la tige et I'endoste, en luttant wenles forces engendrées par le mauvais
positionnement de l'implant. Par contre, ils pedvendre la mise en place de la prothése
plus difficile et laisser pénétrer de I'air danarisillage lors de I'implantation de celle-ci dans

le ciment.

Remarque L e dessin est un facteur primordial de qualitgpdsitionnement de I'implant et
de sa survie a long terme mais ce n'est pas le: sBalitres parametres entrent en ligne de
compte, notamment la technique de pose du cimergsgprisation, utilisation d'un
obturateur) et la préparation du fémur (qualitd’dstectomie, retrait de I'os spongieux sous

trochantérien).
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CONCLUSION :La conception d’un implant prothétique représeafdac une somme

de compromis. Compte tenu de ces données biblibgags un nouvel implant fémoral de
prothése totale de hanche pour chien a été cré i prothétique est originale a plusieurs
titres :

1. par un retour a l'utilisation de I'acier inox comm@matériau de constitution

2. par un dessin innovant.

Le but était de développer une prothése facile@anter, reconstruisant le mieux possible
'extrémité proximale du fémur, de maniére a limites vices de position (varus, bascule
cranio-caudale de la tige, antétorsion de la pe&heet leurs conséquences (en terme de
survie de I'implant, d’usure et de complications).

Les étudedn vitro d'implant peuvent permettre d’évaluer si les cht@ghniques sont
judicieux ou déléteres, mais elles doivent a teétne confrontées aux résultatsvivo qui

peuvent surprendre et amener a revoir la concegdeda prothese.

L’étude expérimentalein vitro, qui suit, vise a mettre en évidence l'influenae d
dessin sur la répartition des contraintes mécasicue I'os prothésé, afin d’en tirer les
conséquences en terme de positionnement et dermparioe de l'implant. Il s’agit d’'une
étude comparative entre le prototypenplitude et une prothése déja commercialisée : la

prothéseBiomécanique
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MATERIEL ET METHODE

Le but est de comparer les déformations de deuxtages composites prothése-
ciment-0s, soumis a une force de compression axiale
= Montage A : fémur gauche - ciment - prototypenplitude.
= Montage B: fémur droit - ciment - prothes®&iomécanique.
Les seules variables étant les prothéses, diffépantleur design et le biomatériau de
constitution. Les quatre tailles du prototylmplitudesont testées.

MATERIEL

I- Les prothéses

A- Organisation générale des tiges prothétiddiemécaniquet Amplitude

Les dessins des deux prothéses sont présentékeddiggires 2 et 3.

Diaméire de la téte — Téte
\

Diam,tre de tite—__ \
: Thte

Col &s
[

Col
Collerette

Rainure
Angle cervico-diaphysaire

Longueur de la tige Angle cervico-diaphysaire
Longueur de tige

Rainure

Extremité distale Centreur —q . p Extr'mit” distale
arrondie L arrondie
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B- Description comparée des deux implants

1- Biomatériaux

La tige féemoraleBiomécaniqueest en alliage de Titane, métal de faible densité
(d =4,5), alors que la tige fémoraenplitudeest en Acier inoxydable, de densité plus élevée
(d =7,8). A tailles correspondantes, les proth&emécaniquesont donc plus légéres que
les prothéseAmplitude

2- Dessin

a- Les tétes de prothéses

Les tétes des prothés@omécaniqueet Amplitude sont de forme sphérique (cf.
photos 4 et 5). Leur base est tronquée et pereéetbu dans lequel se loge I'extrémité du
col. Les tétes de la protheS8@omécaniqueexistent en trois diameétres différents : 12mm,
16mm et 19mm. Dans I'étude qui suit, seules des @ 16mm ont été utilisées. Les tétes de

la prothéséAmplitudeont un diameétre unique de 13mm.

Photo 4: Tétes de prothéseBiomécanique Photo 5: Tétes de prothésedmplitude (tétes
(diamétre 16mm, col extra long, long et moyen). d’essai, diametre 13mm, col extra long, long
moyen).
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b- Le col

L’extrémité du col se loge dans le trou situ@ dase de la téte. La profondeur de ce
trou détermine la longueur du col.
Pour la prothés@mplitude il existe trois longueurs de col quelle que $aitaille de
la prothese :
= col 0 (col moyen)
= col +3 (col long)

= col +6 (col extra long)

Pour la prothésBiomécaniqueil existe trois longueurs de col pour les téted 6em
et de 19mm de diameétre, quatre longueurs de collpsuétes de 12mm de diametre:

= téte de 12mm : col court (-2,5), col moyen (0),loolg (+2,5), col extra long (+5)

= téte de 16mm : col moyen (0), col long (+3), cdraxong (+11)

= téte de 19mm : col court (-3), col moyen (0), cold (+3)

Remarque Pour la prothésAmplitudeet pour la prothésBiomécaniquevec téte de 16mm,
'augmentation de la longueur du col pour un cdlarng est obtenue par I'ajout d'une jupe

a la téte fémorale
L’angle entre le col et la tige fémorale (anglevamr-diaphysaire) est identique pour

les deux prothéses : il est de 135°. Dans les ewpatations qui vont suivre, un col moyen
(O) est utilisé pour les prothésémplitudeet pour les prothes&iomécanique
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c- La collerette ou le collet

C’est la zone de transition entre le col et lae tigmorale. Elle repose sur le trait
d’ostéotomie fémorale. Cette zone représente Ufératice majeure entre les deux protheses.
Pour la prothés®iomécaniquele collet est perpendiculaire a I'axe du col alqtsil est
perpendiculaire a I'axe de la tige pour la prothés®litude Cela implique que 'ostéotomie

fémorale sur laquelle repose le collet differe @mmction de la prothese implantée.

d- La tige prothétique

La tige de la prothésBiomécaniquerésente proximalement une incurvation médiale
importante alors que la prothéaeplitudeest quasiment rectiligne. Ceci est la conséquence

directe de I'orientation du collet.

La section des queues de prothéBasmécaniqueet Amplitude (cf. figure 4) est
circulaire sur toute leur longueur ; la proth&emécaniquerésente une rainure craniale et
une rainure caudale sur la moitié distale de sa, tdors que I'on trouve sur la prothése
Amplitudeles mémes rainures mais dans sa partie proximaéel®ment, elles ont toutes les
deux une extrémité arrondie. La proth@seplitudepossede cependant une particularité : son
extrémité distale présente deux centreurs en pahyimdétacrylate (de diametre 1,5mm) un
cranio-caudal et un médio-latéral. Leur extrémigpabsse de 1,5mm par rapport a la surface
de la tige.
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Section proximale

Latéral

Meédial
Latéral
Section distale
Médial Médial
Prothése Biomécanique Prototype Amplitude

Figure 4 :Sections comparées des tiges fémorales.
En ce qui concerne la taille, les tableaux 2 et@rtorient les gammes de tailles des

tiges prothétiqgues proposées paBlamécanique intégréet Amplitude(cf. photos 6 et 7),

leur longueur ainsi que leur diametre distal.

Taille de prothese 4 5 6 7.5 9 11
Diametre distal de tige (mm) 4 5 6 7.5 9 11
Longueur de tige (mm) 58 63 70 78 93 100

Tableau 2 : Gamme de prothés@&omécaniqueDonnées numériques relatives aux queues de prethése
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Photo 6: Gamme de prothés&somécanique.

Taille de prothése 1 2 3 4

Diamétre distal de tige (mmn]

=
o
o)
~
©

Longueur de tige (mm) 55 65 68 75

Tableau 3 : Gamme de prothés@splitude Données numériques relatives aux queues de pasthe

Photo 7 : Gamme de prothes@snplitude.

Dans I'étude expérimentale qui suit, les quatiketade prototypeAmplitudeont été
testées. Les prothesBsomécaniquent, elles, été choisies en fonction de la tails fémurs
receveurs. Trois tailles ont ainsi été étudiéesr-Bet 9.

II- Sélection et conservation des fémurs
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Plusieurs paires de fémurs ont été prélevées esr ahdavres frais de chiens
(prélévement dans les 24H suivant le déces). Lesepianatomiques ont été nettoyées et les
insertions musculaires retirées. Un controle radiplgique face et profil a permis de
s’affranchir de toute affection ostéoarticulairautmatique ou non, comme les félures, les
fractures, les cicatrices ou les panostéites. ifage n'a pas été considérée comme un critére
d’exclusion. Les piéces retenues ont été emmaddotdans des compresses imbibées de
solution saline, avant congélation a -24°C. Supdel de paires de fémurs ainsi constituée,
guatre paires de fémurs ont été sélectionnées aéeraaa pouvoir recevoir, a gauche, les
guatre prototyped®mplitude(tailles 1, 2, 3, et 4). Les prothésBommécaniqueauxquelles
elles ont été comparées ont été choisies en fandgola largeur de l'isthme du fémur droit
(respectivement de taille 6, 7.5, 7.5, et 9).

- Les jauges d’extensométrie

A- Description

Les jauges d’extensométrie utilisées dans notr@e&KYOWA - KFG 5 C1 11 L 100
- 120 W, Phimesure, Choisi-Le-Roi - France) somistituées d’'un fil conducteur en métal

laminé, trés long et trés fin, replié sur un supEmant rectangulaire (cf. photo 8).
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La résistance R de ce fil est proportionnelle Bbbsgueur. Toute variation de longueur

du fil entraine une variation de sa résistance :

Variation de AR Al Variation de
= Fx — |« longueur

résistance R |

v

Facteur de jauge
La résistance est mesurée par le principe du ppWHEATSTONE (cf. figure 5).
Ainsi, la variation de résistance enregistrée pex jauge permet de quantifier la déformation

de la surface sur laquelle est collée la jauge.

B- Pont de WHEATSTONE

Il s’agit d'un pont de 5 résistances tel qu'’il détrit dans la figure suivante.

—_—

Figure 5 : Pont de WHEATSTONE (Montage quart de poft)t¢nsion d’'entrée
e tension de sortie] résistance de la jauge d’extensométRe,résistance d

Lec Potentiometre) a résistance de

la jauge u exwensouineuie en uelomnnauon, Ki lasesice uun potenuormewre branché en
dérivation avec la jauge et R’ la résistance édenta de la jauge et du potentiometre telle

que :




E est la tension d’entrée et e la tension deesorti

Lorsque le pont de WHEATSTONE est dit a I'équilibuee relation mathématique
relie les valeurs des résistances R2, R3, R4, Ri,a¢lle que :

R’ R2 x R4 J xRi
R3 J+Ri

Chaque jauge est reliée a un pont de WHEATSTONEucgermet de connaitre, a
I'équilibre des ponts, la valeur de la résistaneecklacune des jauges et donc la déformation

de la zone sur laguelle elle est collée.

IV- La machine d’'essai

Les tests de compression dynamique ont été readid&aide d’'une machine
d’essai universelle (MTS 10/MH, MTS Systems, Ivryr sSeine). Cellei a permis
d’appliquer une force axiale sur les tétes de gs#hune fois cimentées dans les fémurs grace
a un embout de compression spécialement manufaetuagier inoxydable (cf. figure 6). La

force a ainsi été appliquée de facon homogeneagétd.

Embout d’adaptation
<«—— ala machine d’essai

Loge de la goupille
— de fixation

Loge de la téte de
prothése

v

Figure 6 : Piece de compression des prothéses.



La base du systeme fémur/prothese a été bloquée wampain de résine (mélange
équivolumique de polyol LP725 et d’'iso LP725, VAICD SAS, Technologie T2L, 11500
QUILLAN) parallélépipédique (1287x67mm) de fagcon a maintenir le montage vertical et a

éviter tout déplacement latéral du systeme losaghplication de la charge axiale.
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METHODE

I- Préparation des fémurs

Les quatre paires de fémurs sélectionnées ordés@ngelées pendant 4 heures dans
de l'eau a température ambiante, 24 heures avanmémipulations. Les fémurs ont été a
nouveau nettoyés a l'eau, et les insertions ligdanes et tendineuses résiduelles retirées
avant de pratiguerdstectomiefémorale et Blésage Pour chaque paire, le fémur gauche a
été préparé pour recevoir le prototypmplitude (tailles 1, 2, 3, et 4) et le fémur droit la
protheseBiomécaniqudrespectivement de taille 6, 7.5, 7.5, et 9). téppration des fémurs a
ete réalisée par une seule et méme personne. Ctenptele la différence de dessin des deux
prothéses (notamment la forme et la position dietolcette préparation a été différente et

fonction de la prothése qui leur a été destinée.

1- L’ ostectomie

= Pour la prothesBiomécaniqugle trait de coupe a été oblique (cf. photo 93’dkt étendu
de la partie médiale de la fosse sous trochant@&igrsqu’au dessus du petit trochanter.

= Pour la prothes@mplitude deux ostéotomies orthogonales (cf. photo 10he’verticale

et médiale a la fosse sous trochantérienne, I'dudrizontale au dessus du petit trochanter,

ont permis de retirer en totalité le col du fémur.
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Photo 9 : Ostectomie fémorale pour Photo 10: Ostectomie témoral@our la
la prothéseBiomécanique. prothéseAmplitude.

4L~ L dieddyauc ia Lavie

Cette opération a consisté a préparer la cavit@itiaé@ du fémur a recevoir le ciment
et la prothése. L'alésage a été réalisé pour lex flemurs, tout d’abord avec un foret de
4,5mm, puis avec des alésoirs spécifiques a chaiqileese et a chaque taille de prothese. La
cavité ainsi préparée a été lavée sous pressidasgeyrs reprises a l'aide d’'une seringue,
avec du chlorure de sodium a 0,9%.

IlI- Verticalisation des fémurs

Pour effectuer des manipulations comparées dear§droits et gauches, il a fallu
placer les os dans des positions identiques. Neassachoisi comme position de base la
verticale. La verticalisation a été réalisée adkad’un repere ou bati (cf. photos 11, 12, 13)
équipé d'un systéme de contention de I'os et de filsua plomb permettant de s’assurer de

la bonne position de I'os dans les plans craniatabet médio-latéral.
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Le fémur de chien n’étant pas rectiligne, la valt&ation a été réalisée par rapport a la

partie proximale de I'os correspondant au lit detipgse.

- _ o ~7_)ulé dans un moule
Photo 11 :Bati permettant la verticalisation des fémurs.

parallélépipédique (12& oulant (DEM 4Q, J2
CHIMIE SA, 11500 QUILLAN). Ce socle a permis d’assula contention de I'os en position

Une fois la ve..

verticale. Cette résine est un polymere a prisaleaggalisé en mélangeant un méme volume
de deux constituants (polyol LP725 et Iso LP725NMACO SAS, Technologie T2L, 11500
QUILLAN). Tous les fémurs ont été positionnés deetiacon que la totalité des condyles ait

été immergée dans le pain de résine.
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Photo 12: Verticalisation des Photo 13: Verticalisat_ion de
fémurs dans le plan cranio-caudal. fémurs dans le plan médio-latéral.

I1l- Mise en place des protheses

Les prothéses ont été mises en place par une pergenne (la méme que celle qui a
pratiqué I'ostéotomie et alésé les fémurs). Avamtlantation, les cavités médullaires de tous
les fémurs ont été nettoyées sous pression etesgché

Dans un premier temps, un obturateur (obturateanéborbable Amplitude, Fabricant
AMPLITUDE, ZAC Périer - Porte du Grand Lyon, 01 7BEEYRON) a été placé dans la
cavité médullaire a une profondeur égale a laleng de tige de prothése plus 2cm, et ce,
quelle que soit la prothése implantée. Cet obturaget en gélatine, protéine a fort pouvoir
hygroscopique. Il gonfle en présence d’eau, obstramsi la cavité médullaire. Son role est
de servir de bouchon distal au ciment.

Le ciment a ensuite été préparé a la main et ijéect'aide d’'une seringue sous
pression en phase liquide dans la cavité médull@neorale. Il s’agit d'un polymére de
polyméthylmétacrylate a basse viscosité (PMMA) (CBIW Gentamicin - Bone Cement,
DEPUY ORTHOPEDIE S.A., 69801 SAINT PRIEST, Frandghe préparation de ciment a
été utilisée par paire de fémur.

Les protheses ont ensuite été implantées en zé&iomest maintenues le temps de la
prise du ciment.

Enfin, les tétes ont été impactées sur les prosh@ssmm pour la prothégemplitude

16mm pour la prothéd@iomécaniqup
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Donc au total, huit montages ont été constitués :

= Premiére paire de fémurs (dimensions de l'isthmeof@l face et profil : 0,95cri,2cm) :
prothéseAmplitudede taille 1 a gauche et proth&emécaniquele taille 6 a droite.

= Deuxiéme paire de fémurs (dimensions de l'isthrmaci@l face et profil : 1ciil,3cm) :
prothéseAmplitudede taille 2 a gauche et proth&emeécaniquele taille 7.5 a droite.

= Troisiéme paire de fémurs (dimensions de l'isthBradral face et profil : 1,1cri,1cm) :
prothéseAmplitudede taille 3 a gauche et proth&emécaniquele taille 7.5 a droite.

= Quatrieme paire de fémurs (dimensions de [listhm@andral face et profil:
1,35cnx1,45cm) : prothésdmplitudede taille 4 & gauche et prothéB®mmécaniquele
taille 9 a droite.

Des radiographies ont été prises suite a la mispla&ce des prothéses et avant le
collage des jauges. Elles ont permis d'objectieepdsitionnement des protheses dans le ft
fémoral par :

= mesure de I'angle de varisation : angle entre |Ideéda tige prothétique et I'axe neutre
du fémur sur les incidences cranio-caudales
= mesure de I'angle de bascule cranio-caudale : amgte 'axe de la tige prothétique et

I'axe du fémur sur les incidences latéro-médiales.
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IV- Positionnement des jauges d’extensométrie

1- Collage

Quel que soit 'emplacement de la jauge, la prfjp@ar du site a été la méme. Le
périoste et les aspérités ont été retirées avepapier de verre et la zone dégraissée a
'acétone. Puis la jauge a été encollée (colle KYQWhimesure, Z.A., Route de Pernes,
84973 CARPENTRAS Cedex), positionnée et maintenu@asition par un film en téflon

pendant 30 secondes. Enfin le film a été retiré.

2- Choix de I'emplacement

Le but étant d’apprécier la déformation d’'un fémbral contenant une prothese
cimentée soumise a des forces de compression sxiadels avons choisi de disposer les
jauges sur les faces craniale, caudale, latérateégeliale de chaque fémur. Sur une méme
face, les jauges ont été régulierement espacées lentrait d’'ostéotomie et la surface de la
résine. 16 & 17 jauges au total ont été colléegepaur (cf. photos 14 et 15) :

= 5 sur la face latérale (L1, L2, L3, L4, et L5)
= 4 sur la face médiale (M1, M2, M3, et M4)
= 5 sur la face craniale (Crl1, Cr2, Cr3, Cr4, et)Cr5
= 2 a 3 sur la face caudale (CAl, CA2, et CA3).
Les jauges sont numérotées de la partie proximiagartie distale du fémur.
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FNOTO L4 :une paire ae Temur prete a € Photo 15 :une paire de femur prete a etre
testée. Vue craniale. testée. Vue médiale.

V- Branchement et recueil des données

Une fois le montage placé sous la machine d’esbague jauge a été reliée a un pont
de Wheatstone. Les divers ponts sont regroupés uarnmitier permettant le branchement
simultané de douze jauges. Le boitier est lui-méstié a un micro ordinateur PC compatible
par I'intermédiaire d’'une carte d’acquisition dyngoe (AT 1016S - Vishay-Micromesures,
Malakoff - France) (cf. figure7). Les données ait &quises et traitées par le logiciel ESAM
1000™ (Vishay-Micromesures).

Boitier s

|| esam1000 |

J;u
=H

VI- Testsigeecomyatessifiatique des données

Les quatre paires de féemurs prothésés ont étesestecompression. Le déplacement
de la traverse de la machine d’essai a été progéapuour étre constant (0,5mm/min.) et la
valeur maximale de la force de compression axiaétéaégalement prédéfinie : d’abord a
500N puis a 1000N.
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Avant 'enregistrement des déformations de chagoetage, une premiere mise en
charge (avec une compression modérée) a été eféeafin de s’assurer de la mise en place
correcte de I'échantillon a tester (cf photo 16)det vérifier le bon fonctionnement de la
machine par la visualisation de la courbe chargeection du temps (cf. figure 8). Puis, trois
séquences de mesures ont été enregistrées pounechaontage et pour une force de
compression de 500N, afin de s’assurer de la rbflié@ades données acquises. Pour deux des
guatre paires, le test été répété avec une forcemeression doublée (1000N). Les données
numériques, traitées par le logiciel ESAM 18b0ont été transférées sur un tableur Excel, en

vue d’une étude graphique.

Load (N}
1100

800
Figure 8 : Courbe d’'évolution de |

force exercée sur un échantill
représentatif en fonction ¢
déplacement de la traverse.

700

600

500

400

300

200

Crosshead (mm)
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Afin de validnfﬁ]‘;fzﬁ(rgégj'rhéhfﬁﬁﬂﬁ‘éﬁéé’lﬁiﬁsﬁé&‘fs de compression, tous les

essal.
montages ont & nouveau été radiographiés, nowguesny’ils n'avaient pas bougés.

VIl- Analyse statistique

Les valeurs ont été comparées par des tests derfitle seuil de significativité a été
fixé a 5%. Les études statistiques ont été réaliaéec un logiciel spécialisé pour Macintosh
(Systat 5.2, Evanston, USA).
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RESULTATS

|- Radiographies avant compression

Elles ont permis d’évaluer la position de la tigesl le fémur selon trois criteres : les contacts

de la tige avec I'endoste, I'angle de varisatiohagigle de bascule cranio-caudale.

» Des contacts entre I'endoste et les tiges prothésigpnt été observés sur 4 prothéses (cf.

tableau 4). Les radiographies sont jointes en asiex

Endoste cranial Endoste caudal Endoste médial $Feadaiéral

Amplitudel - - - -

Amplitude2 - - - -

Amplitude3 + (proximal) - - _

Amplituded - - - -

Biomécaniqué - - - + (distal)

Biomécaniqué&'.5 - - - -

Biomécaniqug.5| + (proximal) - - + (distal)

Biomécanique - - + (proximal) -

Tableau 4 :Contacts entre I'endoste et la tige, par évaluataiiographique (+ : contact, - : absence de contac

Pour la prothesémplitude, seule une tige est en contact en région proximale e
craniale. Pour la prothe®iomécaniqueon peut noter au moins un contact entre la tige e
I'endoste pour 3 tiges sur 4. Les contacts proximsant craniaux ou médiaux, les contacts

distaux sont latéraux.
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La mesure des angles de varisation sur les cliddéace (cf. tableau 5) :

Amplitude taillel 0,5° Biomécaniquetaille 6 1°
Amplitude taille 2 0,25° Biomécanique taille 7.5 1,5°
Amplitude taille 3 1° Biomécaniquetaille 7.5 0,75°
Amplitude taille 4 0° Biomécaniquetaille 9 0,5°
Moyennet SD 0,44% 0,31 Moyennet SD 0,94% 0,31

Tableau 5 : Angles de varisation des implants.

Les angles de varisation sont plus importants fpoprotheseBiomeécaniquejue pour
la protheséAmplitudedans trois cas sur quatre. Seule la protiA@splitudede taille 3 est plus
varisée que son homologBeéomécaniquela différence entre les deux types de protheses est

significative (P= 0,20).

La mesure des angles de bascule cranio-caudalesstiichés de profil (cf. tableau 5) :

Amplitude taillel 0° Biomécaniquetaille 6 1.5°
Amplitude taille 2 2° Biomécanique taille 7.5 4°
Amplitude taille 3 2° Biomécaniquetaille 7.5 2°
Amplitude taille 4 0° Biomécaniquetaille 9 3°
Moyennet SD 1°+1 Moyennet SD 2,626% 0,88

Tableau 6 : Angles de bascule cranio-caudale des implants.

Sur trois paires, nous constatons une basculecccanidale plus importante pour la
prothéseBiomécaniquejue pour la prothesemplitude.Pour une paire, 'angle de bascule est

le méme pour les deux protheses. La différencsigsificative (P= 0,08).

BILAN : Dans 3 cas sur 4, le positionnement de laAigglitudeest meilleur que celui de la

tige Biomécaniquewussi bien dans le plan cranio-caudal que dapisutelatéro-médial.
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II- Tests de compression

Chaque courbe correspond a la déformation enrégigiar une jauge. Une pente
positive signe une déformation en tension, et, rsement, une pente négative signe une
déformation en compression.

Ci-dessous, nous ne présenterons les résultatsogueine seule paire de fémurs. Les

schémas et courbes pour les trois autres pairépsEBentés en annexe.

A- Compression a 500N

Il s’agit des résultats des plus petites prothéssges, a savoir : la prothésaplitude

de taille 1 et la prothed®iomécaniquele taille 6.

1- Déformation de la face craniale

Concernant les images radiographiques, le traiti beprésente la limite distale du

manteau de ciment et les rectangles rouges, lgegaliextensométrie.

D formation (mdef)

300

250

Crl =-128mde
Cr2 = 101mde

Cr3 = 244mde

A By s v ey W

Cr4 = 157mde

Cr5 = 56mdef

Temps (s)

Figure 9: Déformations de la face craniale du fémur pourptathése Amplitude de taille 1, enregistrées par jau
d’extensométrie (Crl: jauge la plus proximale &b Cjauge la plus distale)Les valeurs a gauche sont les valeurs
déformations lors de mise en charge maximale.
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60

Temps (s)

Crl = -265,1mdet

Cr2 = -249,4mdef

Cr3 = -157,3mdet

Cr4 = -193,2mdet

Cr5 = -276,3mdef

-300

Dformation (mdef)

Figure 10 : Déformation craniale du fémur pour la proth&emécaniquele taille 6, enregistrées par jauges d'extensoe
(Crl: jauge la plus proximale et Crﬁau?e la plus distale). Les valeurs a gauche lssntaleurs des déformations lors de la r
en charge maximale@ montageAmplitudese déforme en tension pour les quatre jaugeslefistat en

compression, pour la jauge proximale Crl. Les éédions en valeurs absolues varient de 56
a 244 mdef.

Le montageBiomécaniquglui, se déforme en compression, avec des vatesailant
entre 139 et 276 mdef.

2- Déformation de la face caudale

Les deux montages se déforment en compression dagedéformations variant en
valeurs absolues:
= de 246 a 498mdef pour le montaymplitude

= et de 166 a 330mdef pour le mont&jemécanique.
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Temps (s)

CAl = -246mdef

CA2 = -498,7mdef

CA3 =-403,3 mdef

-600

D formation (mdef)

Figure 11 : Déforn
proximale et CA3 60  Temps (s)

CA1 = -285,3mdef ! -150

-200
CA2 = -330,3mdef

-250

CA3 =-166,3mdef 300
-350

-400

Dformation (mdef)

Figure 12 : Déformation de la face caudale du mont&gemécaniqueenregistrées par jauges d’extensométrie (Jadge le
plus proximale eci2efagmationsdasaéaceslatarales a gauche Emwaleurs des déformations lors de mise en el
maximale.
Les deux montages se déforment en tension potnoisgauges proximales L1, L2 et
L3, et en tension puis en compression pour lesmudistales L4 et L5 avec des déformations
oscillant entre :
= 25 et 450mdef pour le montagenplitude

= et 4 et 505mdef pour le montaBe@mécanique.

D-formation (mdef)

600

500
L1 = 450,4mdef

400

L2 = 385,3mdef

300




D formation (mdef)

600

500
L1 = 505,5mdef

400
L2 = 425,8mdef
L3 = 188,8mdef

L4 = -4,5mdef

L5 =-194,4mdel

60 Temps (s)

Figure 14 : Déformation de la face latérale du mont&jemécaniqueenregistrées par jauges d’extensométrie: (jalige le
plus proximale et L5 : jage la plus distale). Les valeurs a gauche sonvdé=urs des déformations lors de mise en ch
maximale.
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4- Déformation de la face médiale

Les deux montages se déforment en compression dagevaleurs oscillant entre :
= -904 et -353mdef pour la prothé&mplitude
= -858 et -357mdef pour la protheéBmmécanique.

Temps (s)

M1 = -904,3mdef
M2 = -749,2mdef
M3 = -560,6mdef
M4 = -353,9mdef

-1000

D formation (mdef)

us
1ale.

Figure 15 : Défor
proximale et M4 :

(5]0] Temps (s)

M1 = -858,2mdef

M2 = -809,9mdef

M3 = -568,4mdef

M4 = -357,2mdef

-1000

Dformation (mdef)

Figure 16 : Déformation de la face médiale du mont&jgemécaniqueenregistrées par jauges d'extensométrie (Mige la plut
proximale et M4 : jauge la plus distale). Les vadedugauche sont les valeurs des déformationsléorsise en charge maximale.
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EN RECAPITULATIF :

Face craniale

Face caudale

Face médiale

Face latérale

Amplitude T1

TENSION

COMPRESSION

COMPRESSION

TENSION

Biomécanique 6

COMPRESSION

COMPRESSION

COMPRESSION

TENSION

Amplitude T2

COMPRESSION

COMPRESSION

COMPRESSION

TENSION

Biomécanique 7.5

COMPRESSION

COMPRESSION

COMPRESSION

TENSION

Amplitude T3

COMPRESSION

COMPRESSION

COMPRESSION

TENSION

Biomécanique 7.5

COMPRESSION

COMPRESSION

COMPRESSION

TENSION

Amplitude T4

TENSION

COMPRESSION

COMPRESSION

TENSION

Biomécanique 9

COMPRESSION

COMPRESSION

COMPRESSION

TENSION

Tableau 7 : Tableau de synthése. Déformations craniales, tesjdaédiales et latérales des composites prothése-

ciment-0s, soumis a une force de compression ast@EOON.

On constate des comportements homogenes pourtteepeBiomécanique :

= une compression craniale

= une compression caudale

= une compression médiale

= une tension latérale

Les prothesesAmplitude se déforment de la méme maniére que les protheses
Biomécaniqualans le plan latéro-médial (compression médiatesiom latérale). Par contre,

les tailles extrémes (1 et 4) se comportent diffénent des tailles intermédiaires (2 et 3) dans

le plan cranio-caudal :

= Pour les tailles 1 et 4, nous observons une tertsémale et une compression caudale.

= Pour les tailles 2 et 3, nous observons une comipresraniale et une compression

caudale comme pour les prothéBésmécanique.
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B- Compression a 1000N

Ce test a été réalisé seulement pour deux desequaites de montage :
» la paire : montag@&mplitudetaille 1 et montag8iomécaniquéaille 6
» et la paire : montagdmplitudetaille 3 et montag8iomécaniqueaille 7.5.
Quelle que soit la prothése étudiée et les facesnuentages, lorsque la force de
compression est doublée, nous n'observons aucumgeh®ent dans l'allure des courbes.
Aucun point singulier n’est identifié. Il 'y a pa® changement des pentes de 500 a 1000N,
les points singuliers qui existaient a 500N soracexbés a 1000N. Deux exemples sont
présentés ci-dessous, un concernant la face aahiainontagédmplitudetaille 1 (figures 17
et 18), et l'autre, la face latérale du montBgamécaniqueaille 7.5 (figures 19 et 20). Toutes

les autres courbes sont présentées en annexes.

D formation (mdef)

300
250
200
150

100

70 Temps (s)

Figuie 1/ . DeIUITauulls ue id late ctidilidie uu ulieggapiiiuuetailie L Sous ulie clidiye veiucdie

500Newtons, appliquée sur la téte prothétique (Galige la plus proximale, Cr5 : jauge la plusalest
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D formation (mdef)

400

Figure 18 : Déformations de la face craniale du mont&geplitudetaille 1 sous une charge verticale

1NNNNIawwrAne annliniida ciir la tAta nrathAtiniia f(xthina la nlhiic nravimala COrR - ianina la nhidadaa

D formation (mdef)

350
300
250
200
150

100

Temps (s)

40

Figure 1Y : betormations de Ia Tace laterale du monagamecaniqueaaille /.5 Sous une charge veruc
de 500Newtons, appliquée sur la téte prothétigde {auge la plus proximale, L5 : jauge la plusale).
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D formation (mdef)

600

500

400

300

200

Temps (s)

Figure 20 : Deformations de la face laterale du montggamecaniqueaille /.5 sous une charge vertic
de 1000Newtons, appliquée sur la téte prothétiflie jauge la plus proximale, L5 : jauge la plustdie).

La magnitude des contraintes enregistrées est rdeddf. tableaux 8 & 11).

. L , L Rapport
gggﬂﬁﬁt:ﬂg ; %gg,r\lmear;u%]dif déformationéggﬂN/déformation
CAl =-246 CA1=-7729 R1=3,14
Amplitude taille 1 CA2 =-498,7 CA2 =-1285,1 R2 =2,57
CA3 =-403,3 CA3 =-1046,9 R3 =2,59
CAl1 =-285,3 CAl1=-720,1 R1=2,52
Biomécanique taille 6| CA2 =-330,3 CA2 =-816,6 R2 = 2,47
CA3 =-166,4 CA3 =-506,6 R3 = 3,04
CAl =-165,2 CAl1 =-396,5 R1=2,40
Amplitude taille 3 CA2 =-286,5 CA2 =-621,2 R2 =2,16
CA3 =-166,2 CA3 =-335,9 R3 =2,02
CAl =-137 CA1=-301,1 R1=2,19
Biomécanique taille 7.5 CA2 =-209 CA2 =-433,6 R2 =2,07
CA3=-2775 CA3 =-608,9 R3=2,19

Tableau 8 : Déformations comparées de la face caudale des geméa500 et 1000N.
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Rapport

Déformation a Déformation a déformation1000N/déformation

500N en mdef | 1000N en mdef

500N
Crl1=-128 Crl =-310 R1 =242
Cr2=101 Cr2 =108 R2 =1,06
Amplitude taille 1 Cr3 =244 Cr3 =351 R3=1,43
Cr4 = 157 Cr4 =211 R4 =1,34
Cr5 = 56 Cr5=-14 R5 = 0,25
Crl =-265,1 Crl =-489,8 R1=1,84
Cr2=-249,4 Cr2 =-420,1 R2=1,68
Biomécanique taille 6| Cr3 =-157,3 Cr3=-203,3 R3=1,29
Cr4 =-139,3 Cr4 =-248,3 R4 =1,78
Cr5 =-276,3 Cr5 =-394,3 R5=1,42
Crl=-139,3 Crl =-273 R1=1,95
Cr2=-164 Cr2 =-310 R2=1,89
Amplitude taille 3 Cr3=-125,8 Cr3 =-215,7 R3=1,71
Cr4 =-139,3 Cr4 =-238,1 R4 =1,70
Cr5=-211,2 Cr5 =-393,2 R5 =1,86
Crl1=-162,8 Crl = -298,8 R1=1,83
Cr2=-164 Cr2=-285,4 R2=1,74
Biomécanique taille 7.% Cr3 =-134,8 Cr3=-237,1 R3=1,75
Cr4 =-137,1 Cr4 =-230,3 R4 =1,67
Tableaw9-Défermations JCM%E‘ASC%SZ‘C‘QCS{"? fabe- ARl Tt SaRost 500-et 20002 = 1.54
Rapport

Déformation a Déformation a , . , .
500N en mdef |  1000N en mdef déformation1000N/déformation

500N
M1=-9043 | ML=-1853 R1 =204

. . M2=-7492 | M2=-1612 R2 = 2,15
Amplitude taille 1 M3 =-560.6 | M3=-1281 R3 = 2,28
M4 =-3539 | M4=-8122 R4 = 2,29

M1=-8282 | ML=-1602 R1 =103

o . M2=-8099 | M2=-14715 R2=181
Biomécanique taille 6 M3 = -568.4 M3 = -931 R3 =163
M4 =-3572 | M4a=-5212 R4 = 1,45

M1=-7481 | M1=-14648 R1=1.95

. . M2=-7807 | M2=-6054 R2 =077
Amplitude taille 31 5 _ 597'6 | M3 =-10728 R3 =179
M4=-371.8 | M4=-14771 R4 = 3,97

M1 = -526 M1 =-979 R1 =186

o L M2=-6447 | M2=-1231,2 R2 = 1,90
Biomécanique taille 7.% M3 = -598 M3 = -1097 R3 =183
M4 =-4123 | M4a=-727.9 R4 = 1,76

Tableau 10 :Déformations comparées de la face médiale des genta500 et 1000N.
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Déformation a
500N en mdef

Déformation a
1000N en mdef

Rapport
déformation 1000N/déformatior

500N

L1 =450,4 L1 =970,5 R1=2,15

L2 =385,3 L2 = 888,6 R2 =2,30

Amplitude taille 1 L3 =202,2 L3=611,1 R3 = 3,02
L4 =-25,8 L4 =187,6 R4 =7,27

L5=-231,4 L5 =-306,6 R5=1,32

L1 =505,5 L1 =954,8 R1=1,88

L2 =425,8 L2 =730,2 R2=1,71

Biomécanique taille 6| L3 =188,8 L3 =215,6 R3=1,14
L4=-45 L4 =-146 R4 =324

L5=-194,4 L5 =-522,4 R5=2,68

L1 =388,7 L1 =716,7 R1=1,84

L2 =489,7 L2 =880,7 R2=1,79

Amplitude taille 3 L3 =315,6 L3=4729 R3=1,49
L4=76,4 L4=-34 R4 = 0,04

L5=-92,1 L5=-3494 R5 = 3,79

L1=198,8 L1 =358,3 R1=1,80

L2 =286,4 L2 =519 R2=1,81

Biomécanique taille 7.% L3 =232,5 L3 =408,8 R3=1,75
L4 =62,9 L4=10,1 R4 =0,16

L5=-82 L5=-277,5 R5 = 3,38

Tableau 11 :Déformations comparées de la face latérale desages a 500 et 1000N.

Nous pouvons constater que lorsque la force depesrion est doublée, les valeurs

enregistrées par les jauges sont augmentées (eefisen de quatre valeurs) mais pas

forcément multipliées par deux :

» La plupart des valeurs sont multipliées par uneiacvariant de 1 a 4

» Les valeurs surlignées, sont des valeurs partiegiéCertaines correspondent a des jauges
enregistrant des déformations en tension dansemigr temps, puis en compression dans
un second temps. Ce changement de déformationwas de I'essai dynamique est déja

perceptible a 500N, mais il est exacerbé a 1000N,qei explique que le rapport

déformation 1000N/déformation 500N est une valegprenante.
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Ill- Radiographies aprés compression

Les images radiographiques, apres la réalisatientests, sont identiques a celles
prises avant la mise en charge. Aucune image daufes des implants, des os ou du ciment
n'a été décelée.
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DISCUSSION

I- Le protocole : pertinence et limites

Cette étude expérimentale, comparativeyvitro, est une étude nécessaire dans le
cadre de la création d'un implant fémoral de pre¢htotale de hanche pour chien, présenté

comme un prototype original a plusieurs titres :

% QOriginal par la réutilisation de I'acier inoxydabtomme biomatériau de constitution :

L’acier inox a été abandonné il y a quelques anraegrofit du Titane auquel il était
reconnu des vertus incontestables (résistance eéoresion, module d’élasticité, faible
densité) pour en faire un biomatériau de choix plaufabrication d'implant permanent
(protheses articulaires). Des études rétrospectivela longévité des implants chez 'lhomme,
font que l'utilisation du Titane est aujourd’huésr discutée (cf.l.B.1.b). Il serait responsable
de descellement aseptique précoce des implantsnterface ciment-os. En médecine
vétérinaire, il existe peu d’étude rétrospectivecgite longévite.

L’espérance de vie des chiens est bien infériewrella de ’'homme, mais le progres
des soins vétérinaires a permis d’augmenter csftiérance de vie, de déceler et de traiter
précocement des affections articulaires invalidant€’est pourquoi, nous devons nous
intéresser a la longévité des implants. C’est umatguments pour lesquels il a été choisi de
réutiliser I'acier inox. De plus, aujourd’hui, lesogrés en métallurgie ont permis d’améliorer

la résistance a la corrosion de I'acier.

Le deuxieme argument est un argument financiercauaverture des soins par les
assurances étant loin d’'étre généralisée en peati@térinaire, une grande importance est
accordée au colt des implants utilisés. Le Titataue élément rare, les gisements sont peu
nombreux mais abondants, et il nécessite plusigarssformations chimiques pour étre
purifié. Son codt de revient reste donc élevé. ielaalliage de Fer et de Carbone, reste lui

d’un co0t plus abordable compte tenu de sa fadlaétention.

& Novateur par son dessingu'il s'agisse de la forme du collet ou de I'gdiion de

centreurs. Le but étant de faciliter I'implantatida la tige prothétique en position centrée
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dans le fGt fémoral, les vices de positions aya@dtidentifiés comme cause de descellement
aseptique (30, 68, 76, 88).

1. Choix de I'implant de comparaison

Nous avons choisi de comparer la prothAseplitudea la prothéséBiomécanique
pour une seule raison : la proth&emeécaniqueest la plus utilisée aujourd’hui en pratique
vétérinaire en France. Elle s’est donc imposée cer@ldment de référence. Le protocole a

été pensé afin de n’avoir, comme seuls élémentsuiparaison, que les protheses :

* Les protheses comparées a chaque manipulatiorirsplantées sur des paires de fémurs
contrblées radiographiquement. Ce qui permet dielines biais liés directement a I'os

(constitution, morphologie).

» Les prothéses ont été implantées et cimentéesaipaéiine personne, suivant un protocole
strict : le ciment est issu de la méme prépargtiomr chaque paire, et placé suivant une
technique de deuxiéme génération (utilisation dalrurateur, préparation manuelle et

pressurisation a la seringue).

* Les os ont été verticalisés par la méme persoringe éa méme maniére (pour chaque

fémur, la totalité des condyles fémoraux est ireldans le pain de résine).
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2- Choix de la force appliquée sur les prothéses

a- Choix de la direction

BERGMANN et al. (9) ont étudié les forces appligaéer les implants fémoraux de
prothése totale de hanche chez quatre personmateptechniques sophistiquées, au cours de
divers exercices physiques. lls ont défini une beude contrainte moyenne au cours d’'un
cycle d’appui lors de la marche. La force d’appuinScrite dans un repére tridimensionnel, a

ensuite été décomposée en trois forces : Fx, FcfFfigure 21).

roz;;.mm:n Resultant Hip Contact Force and Components, Average Cycle
* Resultant F
215+ _Fz »
.
. ’
200+ ‘ .Fy
i back-
wards
1734 a
-Fx
1350+
125

9.0 .1 .z .3 .4 .5 .6 .7 .8 .8 1.0
Timae CPearicdl

“Fx ————— = Fy oo =P esss————— Resu L tant Foros
Figure 21 :Force F exercée sur une prothése de hanche cloeaniie, au cours d’'une foulé

A0S L AR IR AIY B SoBREE R e AP Ot rbiniBue, est

Imensi
responsable de la quasi-totalité des contrainesscbmposantes Fx et Fy n'ayant que peu

d’'importance. Le fémur du chien, physiologiguemeiat pas la méme position dans lI'espace
gue le fémur de I'homme : lors de la réceptiontcéedire au moment de I'appui maximal, la
hanche est fléchie et le fémur est porté en adolug¢él, 77). La composante axiale de la
force F doit étre plus faible mais devrait restejoritaire.

Dans notre étude, nous avons donc choisi d'étuldier contraintes sur des os
verticaux, et non en position physiologique, soumisne force de compression verticale
exercée sur la téte de la prothese. Ceci nous migpeate simplifier la méthodologie de

'expérimentation, tout en essayant de rester mralds conditions du vivant.
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b- Choix de l'intensité

Il existe peu d’études concernant les forces detickas’exercant physiologiquement
sur la hanche du chien a l'appui lors de la mar@®ux techniques d’investigation sont
utilisées :

» La télemétrie : il s’agit d'implanter des prothgdetales de hanches equipées de

jauges d’extensomeétrie. Ces dernieres sont en gén@@posées autour du col
fémoral

» Le plateau de marche
Les résultats sont tres différents d’une expériaten a 'autre :

= PAGE et al (73) évaluent la force physiologiquelapge sur la hanche du chien a I'appui

lors de la marche par télémétrie (8 jauges autawod). Cette force s’éleverait a 165% du
poids du corps.

= BERGMANN et al. (10) mesurent également cette faaetélémétrie (3 jauges autour du
col). La force d’appui sur la hanche est estiméeeed0 et 80% du poids du corps. Des
biais majeurs ont cependant été identifies darie éatde. En effet, les chiens tolérent mal

'appareillage et il persiste en postopératoire boéerie d’appui non négligeable. Les
résultats seraient donc peu représentatifs.
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= Enfin DUELAND et al. (28) ainsi qWARNOCZKY et af4), évaluent la force de réaction
entre 120 et 150% du poids du corps a l'aide dlatepu de marche.

Dans notre étude, nous avons choisi de testeridpsditifs sous des forces de 500 a
1000 Newtons, ce qui correspondrait d'aprés PAGE, (DUELAND (28) ou ARNOCZKY
(4), aux forces maximales appliquées sur des handbehiens pesant respectivement 30 et
60kg. Chaque test a été réitéré trois fois, poasssirer de la répétabilité des résultats. Quelle
gue soit lintensité de la charge appliqguée (500 1@00N), les courbes de contraintes
observées sur les quatre faces extérieures du wmgoothése-ciment-os sont identiques.
Seule la magnitude des déformations est plus imptatdu fait de 'augmentation de la force
compressive ; il n’existe pas de lien de proponadité direct entre la force compressive et les

contraintes enregistrées (cf.Résultats, II-B).

3. Les limites de I'étude

 Méme si nous avons tenté de nous rapprocher debtiomis du vivant, cette étude reste
une étudean vitro. L’absence de fluides organiques lors de I'imméonh (sang, liquide
inflammatoire, graisse) améliore la qualité du citet le scellement de la prothése.

» L’étude permet d’apporter des informations unigquenseir les déformations du composite
prothese-ciment-0s, et non sur les contraintesraaxfaces prothese-ciment et ciment-os.

» Enfin, des biais peuvent étre liés a I'utilisaties jauges :

= Certaines ne se sont pas exprimées au cours des.ess

= Malgré toutes les précautions prises (poncage qiepaerre, dégraissage a
I'acétone), certaines sont placées sur des asp@aidvant modifier la déformation
locale enregistrée. C’est le cas de certaines gaugplantées sur la face caudale
des fémurs (prothesemplitude2 et son homologuBiomécaniquée’.5), du fait de
la présence de la ligne apre, zone d’insertion @lemlasse musculaire des

adducteurs.

= La disposition des jauges ne permet de recuellle des profils de déformations
discontinus du fémur. Il est possible qu’il existkes points singuliers de
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déformations importantes situés dans une zonejgages qui n'aient pas été mis

en évidence.

= Compte tenu de la position de certaines jauge®stl probable que certaines
déformations enregistrées ne refletent pas le campent physiologique du
systeme prothese-ciment-os. C’est le cas des jadigedes, proches du pain de
résine qui peuvent enregistrer des comportememgsilgers en raison de l'inclusion

des condyles dans la résine (E2r5 pour la protheseémplitudede taille 1).

= Enfin, le type de jauges utilisées ne permet dgster que des déformations
unidirectionnelles. Il existe des jauges, ditesresettes, qui peuvent mettre en
évidence des déformations tridimensionnelles. Mbaar interprétation est
beaucoup plus complexe, du fait de la grande qéamte données qu’elles

apportent et des biais que cela peut générer.

II- Dessin, biomatériau de constitution : quelleffuences?

Nous avons vu dans notre premiéere partie, queeksid était impliqué dans le
positionnement de I'implant, dans la répartitiors dentraintes et enfin dans la survie a long
terme de limplant. Dans notre étude expérimentales différences dans les données
recueillies, confirment 'influence du dessin ddagépartition des contraintes d’'une part, et
dans le positionnement de I'implant d’autre pas, dleux pouvant étre reliés.
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A- Comportement des courbes de contraintes et rnabndes déformations

1- Dans le plan médio-latéral

 Pour les deux protheses, nous pouvons constater des
déformations similaires sur les faces médiale térdde lors de la
mise en compression:

= compression médiale

= tension latérale

Ceci est lié a la présence d’'un bras de levier dadforce de
compression F, a I'origine d’'un moment de force, entraine un
pivotement de la prothése autour du point de comtaclial entre
la corticale et le collet (cf. figure 22 et tablek).

Figure 22: Bras de
levier d de la force F

Taille de prothése Bras de levier Taille de prothése lorigine d'un momen
de force M.
Biomécanique d en mm Amplitude
Taille 6 21,5 Taille 1 19,5
Taille 7,5 18,5 Taille 2 22
Taille 7,5 19 Taille 3 24
Taille 9 24 Taille 4 27

Tableau 12 : Bras de levier d de la force de compression axalgongueir de la perpendiculaire a I'a
neutre du fémur passant par la téte de prothesam®n Il est mesuré sur les clichés radiographigigeface.
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Malgré des cols de prothese de méme longueur, dgkesa
céphalo-cervico-diaphysaires identiques, la difiéee de
longueur du bras de levier d de la force de conspask est
significative (P=0,22). Le seul facteur a lorigirde cette
différence ne peut étre que la variation de pasitie la téte
fémorale par rapport au point de rotation de lah@ee (contact
collet-corticale médiale). Cette variation de positest liée :
» A l'axe de la tige prothétiquedans le fat fémoral (varus,
valgus) (cf. figure 23), mais ce n’est certainempas le seul
facteur mis en jeu puisque malgré le meilleur cagerde la
prothéseAmplitude comparée a la prothé®iomécaniqueson
bras de levier reste en moyenne supérieur.
> A l'orientation du col (antétorsion, zéroversion).
> A la translation latéro-médiale de I'implant.
» Ou enfin d’évasement du fémur.

Mais ces variations sont a priori trop peu impdean
pour avoir des répercussions sur la distributiog clentraintes

au systéme prothése-ciment-os.

« Enterme de magnitude, pour une méme paire de £maus Figure 23: Augmentation di 'S
bras de levier (d>d), pe
variation de la position de
téte, induite par varisan de la
tige fémorale.

La différence de dessin dans la partie proximale &' di

de déformation sont proches d’'une prothese a Eatdnt sur |

sur la nature et la valeur des contraintes.

» Pour chaque profil, quelle que soit la protheseqéll s’agisse de la face latérale ou
médiale, il est intéressant de comparer la valeurcllaque jauge d’extensométrie en
fonction de sa position par rapport au niveau deol@e distale du ciment. Les jauges en
dessous du manteau de ciment sont celles pourdissjues déformations enregistrées
sont les moins importantes. Beaucoup d’auteursiorer@nt des variations importantes de
contraintes a I'extrémité de la tige. Ces derni&asient dues a un changement brutal de
rigidité du fémur liées a la technique de poseithent, technique de deuxieme génération,
utilisant un obturateur comme bouchon distal autesnde ciment. N'ayant pas placé de

jauges a ce niveau, hous n’avons pas pu identdigvariations
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» Dans ce plan-la, le comportement est identique . Vaésurs de déformations sont proches
d’'une prothése a l'autre, malgré des dessins ebidesatériaux de constitution différents.
Les modifications du dessin (variations du diametra@le la tige) pourraient compenser
les éventuelles différences liées aux propriétés oamiques des biomatériaux (rigidité)
(cf. 11LA.3). La longueur de tige n’intervient qdeans la localisation du pic de contraintes a
'extrémité de la tige et dans la position de llofateur, donc du point de changement de

déformation.

2- Plan cranio-caudal

» Pour la prothésBiomécaniquenous observons un comportement homogene darare p
cranio-caudal, a savoir une compression cranialenet compression caudale, donc une
compression de I'ensemble du systeme prothéese-tiosen
Pour la prothesAmplitude les comportements ne sont pas homogenes :
= pour les tailles 2 et 3, nous observons une comjeraniale et une compression
caudale comme pour les prothéBéasmécanique
= par contre pour les tailles extrémes 1 et 4, ndaseiyons une tension craniale et une
compression caudale.

Aux forces de compression appliquées, les proghasefléchissent pas a hauteur du
collet, la téte ne peut pas se translater (liécfreception méme de 'embout de compression),
le bras de levier d’ de la force de compressiosthndime (lors d’antéversion de la téte) voire
inexistant (si la téte est en zéroversion), on peuic considérer que la force de compression

est transmise via la tige et son axe :
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= L’axe de la tige (droite joignant les milieux respks des diametres proximal et distal
de la tige) passe par la section du fat fémordd, surface de la résine, pour toutes les
prothéseBiomécaniquet pour les prothésésnmplitudede taille 2 et 3, il en résulte une

compression craniale et caudale (cf. figure 24).

= | 'ava r 1 la certinn r dede taille 1 et 4,
Figure 24 : Radiographies de profil des prothé&iemécaniquede taille 7,5 (& gauche)
Amplitudede taille 3 (a droite) I'axe des tiges passe par la section des fatorféux a | distale du

surface de la résine.
on caudale

(CT. igure 2b).
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Figure 25 : Radiographies de profil des prothesgesplitudede taille 1 (a gauche) et de taille 4 (a
droite) : I'axe des tiges passe cranialement adtian des f(ts fémoraux a la surface de la résine.

Les differences dans la position des axes expligues modifications de

comportement enregistrées sur les jauges crargdleaudales des prothesémplitudede

taille 1 et 4. Il ne s’agit pas d'une différencéeliau dessin de l'implant mais a son

positionnement au sein de la cavité médullairep@ationnement est la conséquence de :

1- La forme méme du fémur du chien qui est rectiliga@s sa partie proximale et courbe
dans sa partie distale (cf. photo).

2- La technique de verticalisation des os qui ne tempte que de la partie proximale de I'os

(partie rectiligne).
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En fonction de I'importance de la courbure, du poshement de la prothése (centrage),
I'axe de la tige peut passer cranialement a lasedistale du fémur, a la surface de la résine.
Dans cette configuration, on observe une tensianiale et une compression caudale. C’est le
cas des prothésésmplitudede taille 1 et 4 qui ont été implantées dans dewifé dont la
courbure dans le plan cranio-caudal était relatergnmportante. Ceci peut étre confirer
la mesure des angles d’inclinaison cranio-caudake tijes prothétiques. Ces angles sont
effectivement nuls pour les prothes@asplitudede taille 1 et 4Ainsi, la particularité du
profil de déformations de ces deux montages, peutré imputable, au positionnement

centré des tiges dans un fémur courbe en partie dée.

* Le diamétre de tige n'a pas d’influence sur la natte des contrainteslorsque le
systeme prothése-ciment-0s est soumis a une fertieale exercée sur la téte fémorale:
= Toutes les prothes@&omeécaniquent le méme comportement en compression.
= Les prothesedmplitudene se comportent certes pas de la méme manieire cemaont
les tailles extrémes qui se comportent differemnuest tailles intermédiaires. Il N’y a

donc a priori aucune implication du diametre degda.

» En terme de magnitude, en valeur absolue cettgdormmpte tenu du fait que les systemes
n'ont pas le méme comportement deux a deux), l&sursasont proches d’'une prothése a
'autre, malgré des dessins et des biomatériauzodstitution différentsLes modifications

du dessin (variations du diamétre de la tige) pouaient, ici encore, compenser les
eventuelles différences liées aux propriétés mécgnies des biomatériaux (rigidité)(cf.
I1LA.3).
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3- Importance du diametre de la tige prothétique

Les seules variables des systemes composites,iss@uome force de compression
axiale F, sont les prothesomécaniquest Amplitude Ces dernieres étant constituées de
biomatériaux trés différents, notamment en ce quicerne leurs capacités a se déformer, il
peut paraitre surprenant que les magnitudes (@urabsolue) des déformations enregistrées
par les jauges d’extensométrie soient proches siygsieme a l'autre pour une méme paire de
fémur. En effet, I'acier inox ayant un module deuvig deux fois supérieur a celui du titane,
il a une capacité moindre a se déformer et a tratisendes forces et des contraintes aux
structures voisines. C’est a ce stade que le drandt la tige a une influence considérable :
nous avons vu dans la premiere partie (I.B.2.c) lggecontraintes subies par un corps en
flexion dépendent non seulement de son module deg'& mais aussi de son moment
d’inertie 1, donc de son diamétre & la puissancatrqu(D}). Lors de la conception de la
prothéseAmplitude pour pallier le désavantage qu’avait I'acier ipdable, en raison de son
module d’élasticité éleve, le diamétre des tigest@a diminué. Les définitions mémes du
moment d’inertie et de la contrainte en flexion rpettent de comprendre gqu’une faible
diminution du diameétre peut avoir une influence sidérable sur la capacité d’'un corps a

transmettre des contraintes aux structures adpg&ent

De plus, la réduction du diametre des tiges dehpetAmplitudea permis d’augmenter
I'épaisseur du manteau de ciment. La transmissésncdntraintes de la tige a I'os s’effectue a
travers le manteau de ciment. L’épaisseur du cirfjueré donc un role dans la transmission

comme le module de Young et le moment d’inertie.

Les déformations enregistrées étant semblables d'ursysteme a [lautre,
'expérimentation montre qu’un implant cimenté en ecier inoxydable de diametre réduit
peut avoir un comportement similaire a un implant @ titane de diametre plus grand, en

terme de déformation et de transmission de contrates.
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B- Comparaison des contraintes mesurées sur fgrothhésé et non prothésé

Il existe peu de publications illustrant des mesude contraintes par extensometrie sur

fémurs de chien.

« MANLEY (60), en 1982, mesure par extensométite,vivo, les déformations médio-
diaphysaires de fémur de chien pesant entre 22 &2Deux jauges d’extensométrie en
rosettes sont utilisées, une médiale et une latéthimesure latéralement des tensions
moyennes entre 117 et 429 mdef et médialementaepressions moyennes entre -592 et
—350 mdef.

* PAGE (73), en 1993, étudie vivo les déformations proximales, médiales et latérales,
fémur, sur des Foxhounds pesant entre 25 et 3§rkge a des jauges d’extensométrie en
rosettes. Elle mesure médialement des compresstomre -502 et —305 mdef et

latéralement des tensions comprises entre 2508etndiéf.

Dans notre étude, a 500 N (force exercée physgegment sur la hanche d’'un chien
d’environ 30 kg), nous observons des tensionsdigmproximales allant jusqu'a 505 mdef et

des compressions médiales proximales allant jusé@d mdef.

Sur la face latérale, les déformations enregistséegémurs prothésés et fémurs non
prothéseés, sont du méme ordre de grandeur par caisgaaux déformations mesurées dans
les publications précédemment citées, il n'apparast de pic de contraintes dangereux. Ceci
est a modérer sur la face médiale, en effet onipesurer des déformations presque deux fois
plus importantes sur fémur prothésé. Cette sitnagist relativement rare et réservée aux
zones les plus proximales des fémurs hébergearirddseses de petite taillBibmécanique
taille 6 et Amplitudetaille 1), il pourrait s’agir d'un effet trés lois¢ de la compression.

Hormis ces cas particuliers, les valeurs restemthgs des valeurs physiologiques.
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A 1000 N, force exercée sur la hanche d'un chieandron 60 kg, il existe une
augmentation générale des contraintes mesurédessaomposites prothése-ciment-os quel
gue soit le type d'implant (cf. tableaux 7,8,9 @}).1Par contre, on ne dispose pas de données
concernant les contraintes physiologiques s’exégandes fémurs de chien de ce gabarit-la.

Il ressort des ces deux études que, dans les mrsld’appui physiologique, la mise
en place des deux prothéses totales de hanchetéesearestées ne modifie que modérément

les contraintes subies par I'os cortical diaphysair

C- Positionnement de la tige

Nous avons vu que le mauvais positionnement digéa était incriminée dans le

descellement aseptique :

= il ne permet pas la mise en place d'un manteauiment homogene et favorise les
moments de flexion plus que la subsidence de éa tig qui peut mener au descellement a
l'interface implant-ciment

= le mauvais positionnement de la tige est fréquenmssocié a un contact endosté distal
directement accessible par les débris de métag eirdent qui circulent dans l'interstice
implant-ciment. 1l en résulte une lyse localiséauyant accélérer un descellement a
l'interface ciment-os.

D’ou l'intérét d'implanter les tiges en positionntese.

Nous constatons que les prothéaesplitudesont plus centrées dans les flts fémoraux
gue les prothéseBiomécaniqueEn effet, les moyennes des angles de varisal®mascule
cranio-caudale et des bras de levier sont moinsritaptes sur la prothegenplitudeque sur
la prothéseBiomécaniqugles différences entre les deux prothéses sontifisigtives). Les
contacts endostés sont d’ailleurs moins nombraujaspremiéere (1) que sur la seconde (4).

Plusieurs critéres peuvent étre impliqgués en ceguocerne la plus grande facilité de
centrage des prothesémplitude
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1- L'originalité du collet

Le collet de la prothesBiomécaniqueest oblique et repose sur un trait d’ostéotomie
obligue. SCHULZ et al. (85), ont étudié le positiement d’'une tige prothétique a collet
oblique, en fonction du niveau du trait d’ostectemils ont remarqué qu’une ostectomie
insuffisante (au niveau de I'isthme du col) entagfimine varisation de la prothése. En effet,
cette ostectomie ne permet de retirer qu'une pattiecol fémoral. Il persiste lors de
limplantation de la prothése une varisation, uméeersion et donc inéluctablement une
bascule cranio-caudale de la tige. Cette méme éhaare, qu’une section plus basse du col
(au niveau du petit trochanter), une surpréparatiorfémur proximal (retrait du bloc d'os
spongieux sous trochantérien), et I'implantationnd prothése de taille réduite, permettait de
reconstruire au mieux la partie proximale du fénAinsi, plusieurs conditions difficiles a
obtenir en peropératoire, doivent étre réunies asgurer un centrage des prothéses a collet
oblique, sous peine d’'un mauvais positionnemejuieat.

L’avantage de la prothegemplitudeest d’avoir un collet horizontal nécessitant pour
sa mise en place deux ostéotomies orthogonalesieftant une amputation compléete du col

qui limite ainsi toute varisation, antéversion @stule cranio-caudale résiduelle.

2- Les centreurs

lIs ont plusieurs roles :
» lls permettent de lutter contre les éventuellesdsrde varisation ou de bascule cranio-
caudale en s’appuyant sur I'endoste, prévenant &ios contact direct de I'implant avec

'endoste dans la partie distale de la tige féneoral

 lls assurent une épaisseur minimale de cimentxar&mité de la tige, zone correspondant
a un pic de contrainte, d’aprées I'étude de O’CONN&RI (68).
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CONCLUSION

Cette étude expérimentali, vitro, illustre un travail de conception intéressantnd’u

implant fémoral de prothese totale de hanche. &lusipoints sont a retenir :

= Le dessin, joue un role, dans le positionnementladéige prothétique. En effet, il
semblerait, que les prothés@mplitudesoient plus faciles a implanter centrées dans les
fts fémoraux que les prothedi®mécaniquelLa présence de centreurs et I'originalité du
collet horizontal, jouent un réle majeur dans lenttage de ces prothéses. Une tige
prothétique centrée assure une reconstructiorfaiatiate de la partie proximale du fémur,
un manteau homogéne de ciment et une réductioptdesomenes d’'usure du biomatériau

et du ciment (en diminuant les moments de flexion).

= Le dessin des deux protheses totales de hanclkedasflue sur la nature des profils de
déformation du systéme prothese-os-ciment, vieoktipnnement de la tige, mais il n'a

aucune influence sur la magnitude des contraintes.

= L’influence du biomatériau sur la magnitude desti@ntes est anhihilée par la réduction
du diametre des tiges prothétiquésnplitude par rapport aux tiges des protheses
Biomécanique Cette réduction de diameétre permet en outre dhanger I'épaisseur

globale du manteau de ciment.

= Quelle que soit la prothése implantée, il pouraister un pic de contraintes a I'extrémité
distale du manteau de ciment. Ceci nécessite d&rdié par une étude locale de
contraintes ne serait-ce que pour connaitre la et des déformations et le risque
eventuel gu’elles représentent. Ce pic serait lia dechnique de pose de deuxieme
génération utilisant un obturateur. Cette technigaemet en outre de bien remplir sous
pression la cavité fémorale proximale et de limliéeprésence de défects et de bulles d’air

dans le manteau de ciment.

En terme d’efficacité de I'implant, la prothe&enplitudepermet un meilleur centrage
dans le fGt fémoral que la prothéB®mécaniqueet ce, grace a son dessin novateur

Malgré des biomatériaux de constitution aux prdapséres différentes, la diminution
du diamétre des tigeAmplitudea permis d’obtenir des profils de déformations ptaur
composite protheseAmplitudeciment-os proches de ceux du composite prothése

Biomécaniqueiment-os.
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Le role pro-inflammatoire des débris de titane rend utilisation discutable pour la
conception d’'implants permanents (risque de deswoelht aseptique), malgré sa grande
résistance a la corrosion.

Enfin le colt des implants en acier est moins étpigles implants en titane. Ainsi, la
tige prothétiqueAmplitude peut étre un implant tres compétitif compte tehwu rapport

bénéfice/risque avantageux qu’elle apporte.

L’étape, qui s’inscrirait, logiqguement, dans laatiouité de cette étude expérimentale,
in vitro, serait I'étude clinique rétrospective comparativacidences des images de lyse
radiographique, incidences des complications etiraatles complications, longévité des
implants, aspects des prothéses lors de réintéoventi d’autopsie. C'est elle, qui permettrait
d’améliorer, ou de valider la pertinence, et lafg@anance du projeAmplitude qu’il s'agisse
du choix du biomatériau de constitution (retouragziér inoxydable), ou, et du dessin de

limplant.
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ANNEXES

I- Radiographies avant compression

A- Radiographies de face

Annexe 1 :ProthéseAmplitudetaille 1 Annexe 2 : ProthéseAmplitudetaille 2
(2 gauche) et prothedBiomécanique (2 gauche) et prothésBiomécanique
taille 6 (a droite) taille 7,5 (a droite)
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llI- Tests en compression a 500N

A-ProthéseBiomécaniquédaille 7.5 versus prothégenplitudetaille 2

1- Déformation face craniale

Temps (s)

Crl = -160,6mdef
Cr2 = -103mdef
Cr3 = -164mdef
Cr4 = -141,6mdef
Cr5 =-179,7mdef

Annexe 9 : Déforma
d’extensométrie. Leq
Crl =-147,2mdef

e Temps (s)

Cr2 = -98,8mdef
Cr3 =-111,2mdef
Cr4 = -93,2mdef
Cr5 = -147,2mdef

-250

D formation (mdef)

Annexe 10 : Déformation craniale au Temur pour la Promnesepltuae ge talle £, enregisirees par jau
d’extensométrie. Les valeurs a gauche sont lesinalies déformations lors de mise en charge magimal

L1 = 296,6mdef

L2 = 367,3mdef

L3 = 411mdef
L4 = 243mdef
L5 = 52mdef

s ¥y a O L ..q"t‘l
0 PR e ey s v a4 b mant PV

70 Temps (s)

Annexe 11 :Déformation latélaue uu 1emur pour 1a prouigseineca nyuele e (.9, elieyisuees pal jdau
d’extensométrie. Les valeurs a gauche sont lesirsalies déformations lors de mise en charge magimal
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Dformation (mdef)

L1 = 262,8mdef
L2 = 334,7mdef
L3 = 247,1mdef
L4 = 75,3mdef

L5 = 89,9mdef

B P Y N

Temps (s)

Annexe 12 : Déformation latérale du fémur pour la prothésmplitude de taille 2, enregistrées par jau
d’extensométrie. Les valeurs a gauche sont lesiksalies déformations lors de mise en charge magimal

Temps (s)

M1 = -490,8mdef

M2 = -593mdef

-200

M3 =-617,8mdef

-300
-400
M4 = -443,7mdef
-500

-600

-700

D~formation (mdef)

Ann exe 1 3 . Dé _ ; Temps (s)
d’axtenenmétrie

M1 = -516,7mdef

M2 = -585,2mdef

-200

M3 = -478,5mdef

-300
M4 = -322,4mdef . 400
g -500
-600

-700

D-formation (mdef)

Annexe 14 :Déformation meaiale au Temur pour la protnesaplitude e talle Z, enregistrees par jau
d’extensométrie. Les valeurs a gauche sont lesinalies déformations lors de mise en charge magimal
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4- Déformation face caudale

D-formation (mdef)

100
80
60

CAl = 70mdef 40

20

CA2 = -31mdef .

20

-40

-60
Temps (s)

D-formation (mdef)

Annexe 15 :Défo

d’extensométrie. 80

60
40

20

CA1l = -49,4mdef

0
CA2 =-29,2mdef |
-20
-40

-60

-80
Temps (s)

Annexe 16 : Déformation caudale du femur pour la prothe@gseplitude de tallle 2, enregistrees par jau
d’extensométrie. Les valeurs a gauche sont lesiraltes déformations lors de mise en charge magimal

Temps (s)

Crl = -162,8mdef
Cr2 = -164mdef
Cr3 = -134,8mdef
Cr4 = -137,1mdef

Cr5 = -203,3mdef

-250
: D*formation (mdef)
Annexe 17 :Déformation craniale du tfemur pour la prothésemecaniquedle tallle /.b, enregistrees par jau
d’extensométrie. Les valeurs a gauche sont lesiraltes déformations lors de mise en charge magimal
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) Temps (s)

Crl =-139,3mdef
Cr2 = -164mdef

Cr3 = -125,8mdef
Cr4 = -139,3mdef
Cr5 =-211,2mdef

D formation (mdef)

Annexe 18 . Déformatlon Crérllul\’ uu (A2 RRIV]) 'J\.Iul ([ &} HIULI I\.IUMI[JIILUU\' e e J, win buloll\.bd r.lul Juuv
d’extensométrie. Les valeurs a gauche sont lesiraltes déformations lors de mise en charge magimal

D-formation (mdef)

350

300

L1 = 198,8mdef
L2 = 286,4mdef

L3 =232,5
L4 = 62,9mdef
L5 = -82mdef

Temps (s)

s 0 10 20 30 40

Annexe 19 :Déformation |atéra|c Uu IEITIUl PUUI 1d PIuliEdgiiecdiliiyuie die 7.9, elieyisuees pdl jau
d’extensométrie. Les valeurs a gauche sont lesinalies déformations lors de mise en charge magimal

L1 = 388,7mdef
L2 = 489,7mdef
L3 = 315,6mdef
L4 = 76,4mdef
L5 =-92,1mdef

Temps (s)

Annexe 20 : Déformation latérale du fémur pour la prothésmplitude de taille 3, enregistrées par jau
d’extensométrie. Les valeurs a gauche sont lesinalies déformations lors de mise en charge magimal
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3- Déformation face médiale

Temps (s)

M1 = -526mdef
M2 = -644,7mdef 200
M3 = -598mdef 300

-400
M4 = -412,3mdef

-500
-600

-700

D formation (mdef)

Annexe 21 :Défornf
d’extensométrie. Leg

40 Temps (s)

M1 = -748,1mdef
M2 = -780,7mdef
M3 = -597,6mdef

M4 = -371,8mdef

-900
D*formation (mdef)

Annexe 23- Dé&fomatitiotaférete chudsmr pour la prothésmplitude de taille 3, enregistrées par jau
d,extensométrie. Les VaIeUrS a AAatinhA cAant lacirenbhne AAfArmAatinne lare AA micAa Aan ArhAaran mMmAacvinmal

40 Temps (s)

CA1l = -137mdef
CA2 = -209mdef
CA3 =-277,5mde

-300

D"formation (mdef)

Annexe 23 :Déformation caudale du témur pour la prothBsemécaniquede taille 7.5, enregistrées par jau
d’extensométrie. Les valeurs a gauche sont lesiraltes déformations lors de mise en charge magimal
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Temps (s)

CA1l = -165,2mdef 100

-150

CA2 = -286,5mdef

-200

CA3 = -166,2mdef
-250

-300

-350

D-formation (mdef)

Crl = -168,5mdef
Cr2 = -96,6mdef
Cr3 = -88,7mdef
Cr4 = -78,7mdef
Cr5 = -333,6mdef

-400
D-formation (mdef)

Annexe 25 :Déformation craniale ... .c...c. e . e e o) —re g e e e g
d’extensométrie. Les valeurs a gauche sont Iesm&attes deformatlons Iors de mise en charge magimal

Crl = 22,5mdef

Cr2 = 183,1mdef
Cr3 = 339,2mdef
Cr4 = 375,2mdef
Cr5 = 417,9mdef

Temps (s)

Annexe 26 : Déformation craniale du fémur pour la prothésmplitude de taille 4, enregistrées par jau
d’extensométrie. Les valeurs a gauche sont lesiraltes déformations lors de mise en charge magimal
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2- Déformation latérale

D"formation (mdef)

250
\ %00
L1 =298,9mdef [Mimli -
L2 = Omdef 200
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Annexe 27 : Déformatipgges
d’extensométrie. Les v

D formation (mdef)
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L1 = 275,2mdef
L2 = 317,9mdef
L3 = 310,1mdef
L4 = 224, 7mdef
L5 = -25,9mdef
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Annexe 28 . Déformatlon |atéra|e CIU crnul r.lUUI 1 PJIULI IWUIPIILUUU uc «anc -, CIIICyIOLICCD 'Jal Jauv
d’extensométrie. Les valeurs a gauche sont lesiraltes déformations lors de mise en charge magimal

Temps (s)

M1 = -461,7mdef
M2 = -488,6mdef
M3 = -451,6mdef

M4 = -542 6mdef

-600

D-formation (mdef)

Annexe 29 : Déformation médiale du fémur pour la prothéiemécaniquede taille 9, enregistrées par jau
d’extensométrie. Les valeurs a gauche sont lesiraltes déformations lors de mise en charge magimal
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60 Temps(s)

M1 = -290,9mdef
M2 = -679,6mdef
M3 =-612,2mdef

M4 = -553,8mdef

D*formation (mdef)
Annexe 30 ,: Défo”ﬂgt %f&mgﬂ% Tat%ll alrdl |elu ,PIULIIU?UI'JIII.UUC uc .I.uIIIU T, CIIICHIOLI.CCQ IJ(AI J(Au'
d’extensométrie. L S déformations lors de mise en charge magimal

Temps (s)

-100

CA1l = -87,6mdef
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-300
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Annexe 31 : Déformatiog_ca
d’extensométrie. Les valjss P ——

CA1l =-129,2mdef
CA2 = -226,9mdef
CA3 = -77,5mdef

-250

Dformation (mdef)

Annexe 32 : Déformation caudale du temur pour la protheseplitude de taile 4, enregistrees par jau
d’extensométrie. Les valeurs a gauche sont lesinalies déformations lors de mise en charge magimal
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Il1l- Radiographies aprés compression

A- Radiographies de face

Annexe 33 :ProtheseAmplitudetaille

1 (A Aanicho) ot nrathaBanmAaraniniia (a2 nmanicha)l at nrathacRinmAraniniia

ALITNIEXE 54 . FFIuuliestAllipliiuuelalie £

ANNexe 3o :FromeseAmplwuaetaie s AIIEAE D0 . FIUUIESEAlIpIuUELdiie 4

(2 gauche) et prothésBiomécanique (2 gauche) et prothesBiomécanique
taille 7,5 (a droite) taille 9 (a droite)

96



B- Radiographies de profil

Annexe 39 : ProtheseAmplitudetaille 3 (a Annexe 40 :Prothesédmplitudetaille 4 (& gauche) ¢
gauche) et prothedgiomécaniqudaille 7,5 prothéseBiomécaniqueaille 9 (a droite)
(a droite)
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