Evaluation numérique de la fusion lombaire utilisant des
cages solides et poreuses

par

Nguyen Dat TRAN

MEMOIRE PRESENTE A L’ECOLE DE TECHNOLOGIE SUPERIEURE
COMME EXIGENCE PARTIELLE A L’OBTENTION DE LA MAITRISE
AVEC MEMOIRE EN GENIE DES TECHNOLOGIES DE LA SANTE
M. Sc. A.

MONTREAL, LE 29 AVRIL 2020

ECOLE DE TECHNOLOGIE SUPERIEURE
UNIVERSITE DU QUEBEC

I
[@I‘:. S Nguyen Dat Tran, 2020



Cette licence Creative Commons signifie qu’il est permis de diffuser, d’imprimer ou de sauvegarder sur un
autre support une partie ou la totalité de cette ceuvre a condition de mentionner 1’auteur, que ces utilisations

soient faites a des fins non commerciales et que le contenu de 1’ceuvre n’ait pas été modifié.




PRESENTATION DU JURY
CE MEMOIRE A ETE EVALUE

PAR UN JURY COMPOSE DE :

Mme Natalia Nufio, directrice de mémoire
Département de génie des systemes a 1’Ecole de technologie supérieure

M. Olivier Doutre, président du jury
Département de génie mécanique a I’Ecole de technologie supérieure

Mme Nicola Hagemeister, membre du jury
Département de génie des systemes a 1’Ecole de technologie supérieure

M. Eric Wagnac, membre du jury
Département de génie mécanique a I’Ecole de technologie supérieure

IL A FAIT L’OBJET D’UNE SOUTENANCE DEVANT JURY ET PUBLIC
LE 16 AVRIL 2020

A L’ECOLE DE TECHNOLOGIE SUPERIEURE






REMERCIEMENTS

Ici, je tenterai d’exprimer au mieux que je puisse mes remerciements envers toutes les per-
sonnes qui m’ont soutenu, d’une manic¢re ou d’une autre, quant a I’accomplissement de cette

maitrise.

La premicre personne que j’aimerais remercier est Natalia Nufo, ma directrice de recherche,
pour m’avoir supervisé tout au long de ma maitrise. Sous ta tutelle, j’ai appris d’innombrables
choses qui vont certainement m’aider dans le futur. A travers nos maintes discussions, tu as su
me guider et me conseiller de sorte que je puisse prendre du recul sur mon travail et poursuivre
dans la bonne voie. La confiance que tu avais en moi m’a également permis de développer et
d’aiguiser mes compétences en recherche. Pour toutes ces raisons, je te serai toujours recon-

naissant.

Michaél et Nicolas, un grand merci pour votre expertise technique, mais surtout pour votre
bonne humeur. Malgré les difficultés que j’ai rencontrées, vos conseils m’ont permis d’ap-
prendre de mes erreurs et de ne jamais lacher prise. Je suis fier d’avoir eu I’opportunité de

travailler en collaboration avec vous.
Je tiens aussi a remercier les étudiants du LIO, avec qui j’ai partagé le quotidien. Nos discus-
sions et échanges culturels vont sans doute me manquer : du véganisme au fromage, du

Maghreb a la France.

Aux guerriers du Spirit Gym, ¢’est grace a vous que j’ai redécouvert ma passion pour les arts

martiaux... OSU!

A ma famille et mes amis, merci de m’avoir encouragé pendant toutes ces années d’études.

A mon amoureuse Caroline, pour ton soutien continuel, ta joie de vivre et ton sourire... merci.






Evaluation numérique de la fusion lombaire utilisant des cages intervertébrales solides
et poreuses

Nguyen Dat TRAN

RESUME

La fusion des vertébres demeure le traitement « gold standard » pour les patients atteints de
discopathie dégénérative au niveau lombaire. Les douleurs engendrées par cette pathologie se
localisent majoritairement dans la région lombaire, mais peuvent aussi migrer vers les jambes
du patient. La fusion lombaire implique alors 1’utilisation d’une greffe osseuse, d’une cage
intervertébrale et d’une instrumentation postérieure dans le but de fusionner les vertebres su-
périeure et inférieure au disque dégénéré. La greffe favorise le remodelage osseux tandis que
la cage et I’instrumentation stabilisent le segment vertébral traité en limitant son amplitude de
mouvement. Des matériaux conventionnels tels que ’alliage de titane (Ti6A14V) ou le polyé-
theréthercétone (PEEK) sont utilisés pour fabriquer la cage intervertébrale. Or, ces matériaux,
¢tant typiquement solides, sont largement plus rigides que les structures osseuses. Une diffé-
rence accrue de rigidité entre I’implant et 1’os perturbe la distribution des contraintes et cela
peut se manifester par une perte de matiére osseuse, causée par le stress-shielding.

De cette problématique nait I’intérét des matériaux poreux, dont la conception est rendue pos-
sible a 1’aide de la fabrication additive. En ce qui concerne la fusion lombaire, les avantages
apportés par les structures poreuses sont d’une part, une cage ayant un plus faible module de
Young et, d’autre part, une ostéointégration améliorée par 1’entremise d’un réseau de pores.
Dans ce travail, 1’objectif principal est d’évaluer 1’effet des cages solides et poreuses sur le
segment lombaire de la colonne vertébrale en employant les méthodes par éléments finis. Un
modele intact du segment L3-L5 est d’abord développé pour simuler le comportement biomé-
canique de la colonne vertébrale. L’instrumentation du mode¢le intact est ensuite simulée au
niveau L4/L5 en retirant le disque intervertébral et en insérant la greffe, la cage et les fixations
postérieures. Afin d’introduire la porosité dans les cages, on réduit leur module de Young étant
donné qu’une porosité ¢levée se traduit par une rigidité moindre. Les modéles intact et instru-
mentés sont évalués selon les parameétres suivants : ROM, pression intradiscale, forces aux
facettes et distribution des contraintes.

Les résultats obtenus valident dans un premier temps le mod¢le intact du segment L3-L5 en
termes de ROM et de pression intradiscale. Dans un deuxieéme temps, ils permettent de cons-
tater I’effet de la cage intervertébrale, de sa porosité et de la fusion osseuse sur le segment L3-
L5. Notamment, la fusion lombaire diminue significativement I’amplitude de mouvement du
segment lombaire, ce qui augmente la stabilité de ce dernier. De plus, la porosité tend a amé-
liorer la distribution des contraintes a travers le segment lombaire, sans toutefois influencer sa
stabilité.

Mots-clés : Colonne vertébrale, fusion lombaire, cage intervertébrale, Ti6Al4V, porosité, mo-
dele d’éléments finis






Numerical investigation of lumbar fusion using solid and porous interbody cages
Nguyen Dat TRAN

ABSTRACT

To this day, spinal fusion is considered the “gold standard” procedure in regards of treating
degenerative disc disease in the lumbar region. In advanced cases, this may lead to herniated
discs, which in turn can cause radiating pain throughout the lower back and legs. To alleviate
the pain, lumbar fusion aims to fuse the vertebrae adjacent to the degenerated disc. Fusion is
obtained by the combined use of a bone graft, an interbody cage and posterior instrumentation.
The bone graft acts as a catalyst which promotes bone remodelling whereas the interbody cage
and posterior instrumentation are used to achieve segmental stability, by limiting its movement
in all directions. Conventional methods primarily use lumbar cages made of titanium alloy
(Ti6A14V) or polyethertherketone (PEEK). Being typically solid, the stiffness of such materi-
als is significantly higher than that of bony structures. Stress-shielding phenomenon originate
from these high disparities in material stiffness which may trigger bone loss, also known as
bone resorption.

To address this matter, additive manufacturing may be an interesting tool due to its ability to
create porous materials. One of the advantages of porous structures is the fact that they can
reduce the cage stiffness. They can also improve the implant’s osseointegration because the
bone graft is able to grow within the pore network. In this work, the main objective is to inves-
tigate the effects of solid and porous cages on the lumbar spine by using finite element meth-
ods. An intact model of the L3-L5 segment is first developed to simulate the biomechanical
behaviour of the lumbar spine. The intact model is then instrumented at the L4/L5 level by
removing the intervertebral disc and inserting the bone graft, the cage and the posterior intru-
mentation. In order to imitate porosity, the cage’s Young’s modulus is reduced accordingly.
As such, increasing the cage’s porosity is equivalent to lowering its stiffness. The intact and
instrumented models are then evaluated according to these following parameters: ROM, intra-
discal pressure, facet joint forces and stress distribution.

In retrospect, the results of this work first validate the L3-L5 intact model in terms of ROM
and intradiscal pressure. Secondly, they allow us to witness the effects of interbody cages, their
porosity and bone fusion in regards of the L3-L5 segment. Furthermore, lumbar fusion signif-
icantly reduces ROM at the treated level, which increases its stability. Also, porosity tends to
improve the stress distribution within the lumbar spine, without affecting segmental stability.

Keywords: Spine, lumbar fusion, interbody cage, Ti6Al4V, porosity, finite element model
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INTRODUCTION

La colonne vertébrale, ou le rachis, occupe un réle important dans la biomécanique du corps
humain. Composée de vertebres et de disques intervertébraux, elle traverse 1’enti¢reté du dos,
allant de la téte jusqu’aux hanches. La colonne assure des fonctions primaires telles que la
stabilité ainsi que la mobilité du tronc. Par ailleurs, la nature particuliére des disques interver-
tébraux permet aussi la distribution des charges a travers les structures anatomiques. De plus,
la colonne permet de protéger la moelle épinicre étant donné que celle-ci longe le canal neural,
qui est entouré d’os. Or, il est possible que ce role protecteur ne soit pas toujours accompli.
Ceci peut étre le cas pour les personnes atteintes de discopathie dégénérative. Cette pathologie,
prédominante au niveau lombaire, est caractérisée par la capacité réduite des disques a trans-
férer les charges. Par conséquent, une instabilité intervertébrale affecte la biomécanique de la
colonne et peut entrainer une hernie discale. Le cas échéant, le disque se propulse postérieure-
ment et exerce ainsi une pression sur les nerfs de la moelle épiniére. Cela a pour effet d’engen-
drer d’intenses douleurs lombaires. En milieu clinique, le traitement « gold standard » de-
meure la fusion lombaire, dont le but est de fusionner les vertebres du segment traité. Pour ce
faire, les chirurgiens insérent une greffe osseuse, une cage intervertébrale ainsi que des vis et
tiges orthopédiques. Comme toutes techniques, la fusion lombaire n’est pas sans faille. En fait,
un des problémes récurrents des implants orthopédiques est le stress-shielding. Ce terme défi-
nit le fait que les implants altérent la distribution des contraintes. Etant fabriqués a partir de
matériaux largement plus rigides que I’0s, ils subissent la grande majorité des charges. Cela
peut mener a la résorption osseuse et éventuellement au descellement de I’implant, car I’os

n’est plus sollicité a la suite de 1’opération.

De ce fait, il devient intéressant de développer un matériau de sorte que sa rigidité soit du
meéme ordre de grandeur que celle de I’0s. Or, il est possible d’obtenir un tel matériau avec la
fabrication additive. Cette méthode permet de fabriquer des implants incorporant des structures
complexes. Par exemple, 1’introduction de pores a I’intérieur des cages intervertébrales permet
de réduire leurs rigidités. La présence de pores peut également améliorer 1’ostéointégration

¢tant donné qu’elle crée une matrice dans laquelle I’os peut croitre.



Ce travail de maitrise vise alors a investiguer 1’effet des cages solides et poreuses sur la bio-
mécanique de la colonne vertébrale en utilisant les méthodes par éléments finis. Pour ce faire,
des modeles d’¢léments finis sont développés dans le but d’évaluer I’amplitude de mouvement
du segment vertébral, la pression exercée dans les disques ainsi que la distribution des con-
traintes. Au chapitre 1, une revue de la littérature permet au lecteur de se familiariser avec les
concepts clés de ce mémoire. Ensuite, le chapitre 2 énonce la problématique, les objectifs ainsi
que les hypothéses de ce travail. Puis, le chapitre 3 décrit la méthodologie détaillée quant au
développement des modéeles numériques. Par la suite, le chapitre 4 présente les résultats obte-
nus par les simulations tandis que le chapitre 5 discute de ces résultats en faisant référence a la
littérature. Finalement, le dernier chapitre concerne la conclusion, discute des limites de ce

travail et émet des recommandations quant aux pistes a suivre afin d’améliorer ce dernier.



CHAPITRE 1

REVUE DE LA LITTERATURE

Ce chapitre présente et met en relation les concepts pertinents a ce travail, soit I’anatomie de
la colonne vertébrale, la discopathie dégénérative, la fusion lombaire, la cage intervertébrale,
les méthodes de fabrication additive ainsi que la modélisation tridimensionnelle de la colonne

vertébrale.

1.1 Anatomie de la colonne vertébrale

L’anatomie unique de la colonne vertébrale est présentée a la Figure 1.1 et elle est scindée en
quatre régions distinctes : cervicale, thoracique, lombaire et pelvienne. Différentes structures
anatomiques, ayant chacune des propriétés particulieres, constituent la colonne. Ces caracté-
ristiques définissent le comportement mécanique de ces structures ainsi que leurs fonctions
dans la biomécanique du rachis. Les principales structures de la colonne vertébrale sont les

vertebres, les disques intervertébraux ainsi que les ligaments.

Figure 1.1 Vue sagittale du rachis
Tirée de Wikipédia (2014)
https://fr.wikipedia.org/wiki/Colonne_vert%C3%A9brale
(Consulté le 18 novembre 2018)




1.1.1 Vertébres

Les vertébres possédent une structure plutdt complexe représentée par le corps vertébral, I’arc
vertébral, les facettes articulaires, les processus transverses et le processus épineux (Oxland,
2016). La Figure 1.2 présente les vues supérieure, postérieure et latérale d’une vertebre. Sur le
coté antérieur de la vertebre, on retrouve le corps vertébral dont la partie interne se compose
d’un réseau d’os spongieux tandis qu'une couche d’os cortical permet la formation d’une co-
quille rigide autour de la région spongieuse. L’ arc vertébral, quant a lui, est situé¢ postérieure-
ment par rapport a la vertébre. Il est constitué de pédicules et de lames vertébrales et permet
de former le canal neural, dans lequel la moelle épiniere s’inseére. En ce qui concerne les fa-
cettes articulaires, celles-ci assurent deux rdles de base dans la biomécanique de la vertebre
(Izzo, Guarnieri, Guglielmi, & Muto, 2013). Dans un premier temps, elles s’occupent de con-
troler la direction ainsi que 1’amplitude des mouvements de la colonne. Dans un deuxiéme
temps, les facettes permettent le partage et la répartition des contraintes mécaniques a travers
les structures anatomiques du rachis. Pour un fonctionnement adéquat de la colonne vertébrale,
il doit exister une symétrie spatiale des facettes articulaires. En effet, 1zzo (2013) souléve le
fait qu’une asymétrie a ce niveau pourrait induire une instabilité de la colonne et éventuelle-
ment provoquer une dégénérescence précoce des facettes et des disques. Finalement, les pro-
cessus transverses et le processus épineux agissent comme points d’ancrage auxquels les
muscles et les ligaments peuvent s’attacher. L’anatomie des vertébres leur permet donc de
résister aux compressions, ¢tant donné qu’elles sont principalement exposées a ce type d’effort.
Il est intéressant de noter le fait que cette résistance en compression croit le long du rachis.
Cela se traduit par une section transverse moindre au niveau cervical qui atteint une surface
maximale au niveau du rachis lombaire. Pour finir, les vertébres sont unies par des disques

intervertébraux qui permettent le mouvement de la colonne vertébrale dans différents axes.



Figure 1.2 Vues supérieure, postérieure et latérale d'une vertébre
Adaptée de Ebraheim, Hassan, Lee, et Xu (2004)

1.1.2 Disques intervertébraux

Les disques intervertébraux ont aussi une partie interne et une partie externe, comme les ver-
tebres. La Figure 1.3 met en évidence les coupes sagittale et transverse des vertebres et du
disque. D’une part, le noyau pulpeux, situé¢ au cceur du disque, posséde des propriétés méca-
niques semblables a celles d’un fluide. Le comportement fluidique du nucléus contribue a la
résistance en compression des disques intervertébraux (Adams & Dolan, 2005). Cependant,
Oxland (2016) souleve le fait que cette caractérisation est valable que pour des faibles taux de
chargement. Selon lui, le noyau agit plutét comme un solide lorsque le taux de chargement est
plus rapide. D’autre part, les anneaux fibreux composent la périphérie du disque. Ces derniers
sont disposés de maniére concentrique et permettent également au disque de résister aux forces
compressives. Ces couches concentriques sont des fibrocartilages composés de collagenes de
type I et II. On retrouve plutot le collagene de type I dans les anneaux fibreux externes, car ils

nécessitent une plus grande résistance. Le disque possede également des plateaux cartilagineux



qui recouvrent les faces supérieure et inférieure. Ces plateaux font la liaison entre les vertebres
et les disques. Donc, le comportement mécanique des disques intervertébraux permet le mou-
vement de la colonne dans les différents plans anatomiques. Or, il existe des structures qui vont
résister aux mouvements de la colonne de maniére a restreindre son amplitude de mouvement :

les ligaments.

Figure 1.3 Coupes sagittale et transverse des vertebres et du disque
Adaptée de Ebraheim et al. (2004)

1.1.3 Ligaments

Les ligaments contribuent principalement a la stabilisation de la colonne vertébrale et sont
illustrés a la Figure 1.4. Les ligaments présents sur la colonne vertébrale sont : ligament longi-
tudinal antérieur (ALL), ligament longitudinal postérieur (PLL), ligament flavum (LF), liga-
ment inter-épineux (ISL), ligament supra-épineux (SSL), ligament inter-transverse (ITL) et
ligament capsulaire des facettes (FCL). Les ligaments ALL et PLL s’étendent tout au long de
la colonne et couvrent les vertebres et disques sur les faces antérieure ou postérieure. Ils ont

des rdles qui s’opposent, c’est-a-dire que le ligament ALL résiste au mouvement d’extension



tandis que le ligament PLL résiste a la flexion. Le ligament flavum se démarque par le fait qu’il
est plus épais que les autres structures ligamentaires, surtout au niveau lombaire (Ebraheim et
al., 2004). 11 fait la connexion entre les lames vertébrales de deux vertébres adjacentes. Les
processus transverses sont reliés par le ligament ITL, situé aux extrémités latérales et les pro-
cessus épineux sont connectés a 1’aide des ligaments postérieurs, soit ISL et SSL. Le ligament
FCL, quant a lui, recouvre les facettes articulaires ce qui leur permet de glisser ’une sur I’autre.
Il permet également de limiter les mouvements lors d’une rotation axiale (Naserkhaki,

Arjmand, Shirazi-Adl, Farahmand, & El-Rich, 2018).

Figure 1.4 Coupe sagittale et vue antérieure d'un segment de la colonne vertébrale
Adaptée de Ebraheim et al. (2004)

1.2 Pathologie de la colonne vertébrale et traitement

La section 1.1 a permis au lecteur de se familiariser avec 1’anatomie de la colonne vertébrale
en décrivant les structures qui la composent. Différentes pathologies peuvent affecter le com-
portement biomécanique de la colonne vertébrale telles que la scoliose, la sténose spinale et

I’ostéoporose. Or, la section qui suit se concentre davantage sur une pathologie en particulier,



soit la dégénérescence discale. Elle présente aussi la technique de fusion vertébrale qui est un

traitement couramment utilisé en milieu clinique.

1.2.1 Dégénérescence discale

La biomécanique et la stabilité¢ de la colonne vertébrale peuvent étre altérées a cause de la
dégénérescence discale. La discopathie dégénérative est une pathologie manifestée par la dé-
générescence des disques intervertébraux et son niveau de dégradation est défini sur une
¢chelle de un a cinq (voir Figure 1.5), selon la classification de Pfirrmann (Farshad-Amacker,
Farshad, Winklehner, & Andreisek, 2015). Cette détérioration de la colonne vertébrale est
principalement causée par le vieillissement naturel. Toutefois, certaines activités physiques
peuvent contribuer a l'usure des disques intervertébraux et ainsi accélérer leur dégénérescence.
Cela réduit l'espace entre les vertebres ce qui peut mener a une hernie discale. Celle-ci est
décrite comme étant une compression anormale du disque intervertébral pouvant entrainer une
pression sur les nerfs rachidiens (radiculopathie) ou sur la moelle épiniére (myélopathie). Selon
le segment affecté, cela peut causer des douleurs au niveau cervical, thoracique ou lombaire
qui peuvent méme s’irradier jusqu’aux bras (cervicobrachialgie) ou aux jambes (sciatiques).
D’aprés une étude menée sur une cohorte de 975 participants, Teraguchi (2014) observe que
la prévalence de la dégénérescence discale chez les hommes et femmes agés de moins de 50
ans est de 71% et 77%, respectivement (Teraguchi et al., 2014). En ce qui concerne les per-
sonnes agées de plus de 50 ans, le risque de présenter une détérioration discale est au-dessus
de 90%. Aussi, I’auteur souléve le fait que les disques intervertébraux C5-C6 et L4-L5 sont les
plus a risque de subir une dégénérescence. Cette étude permet donc de témoigner de la grande

taille de la population touchée par cette pathologie.



Classe 1

Classe 3

Classe 4

Figure 1.5 Classification de la dégénérescence
discale selon 1'échelle de Pfirrmann
Adaptée de Farshad-Amacker et al. (2015)

1.2.2 Fusion vertébrale

Un des traitements utilisés pour pallier ce probléme est la fusion des vertebres. La fusion lom-
baire est une procédure qui implique ’insertion d'une cage intervertébrale dans le segment
traité, permettant aux vertébres d'avoir un espacement favorable. La cage sert donc de support
autour duquel le remodelage osseux peut se faire dans le but de fusionner les vertebres. Les
articles recensés mentionnent le fait que cette intervention est le « gold standard » lorsqu’il est
question de traiter des patients ayant une dégénérescence discale (Serra et al., 2016; Saifi et
al., 2019). Cette intervention, dont 1’efficacité a été prouvée a travers le temps, se fait unique-
ment dans le cas ou les traitements conservateurs ne sont pas jugés efficaces apres les premiers
mois et que les douleurs persistent. Ces traitements incluent des exercices de physiothérapie,
des médicaments antidouleurs ou des injections d’anesthésique locale (Centeno et al., 2017).

Or, quelques auteurs soulévent le fait que la fusion des vertébres peut avoir des conséquences
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nuisibles sur les segments adjacents au disque traité. Ils croient que la perte de mobilité induite
peut promouvoir la détérioration des disques avoisinants. En fait, une étude portée sur 283
patients conclut que le risque de développer une dégénérescence discale des segments adja-
cents est plus €levé chez les personnes ayant subi une fusion des vertebres cervicales (Wang,
Ma, Yang, Yang, & Ding, 2017). En ce qui concerne la fusion lombaire, une étude rétrospec-
tive sur 1000 patients indique que I’incidence d’une détérioration des segments adjacents est
de 9% dans leur échantillon (Okuda ef al., 2018). Cela peut nécessiter une seconde opération
afin de traiter ces disques malades. Une autre étude effectuée sur 106 patients ayant subi une
fusion cervicale supporte également ce propos (Lundine, Davis, Rogers, Staples, & Quan,
2014). A la suite d’évaluations radiographiques, Lundine (2014) a observé une dégénérescence
plus élevée au niveau des disques adjacents a celui traité. En revanche, il note aussi le fait que
ces disques présentaient des signes de détérioration avant la chirurgie. Bref, la fusion vertébrale
demeure un traitement « gold standard ». Pour ce qui est de la cage intervertébrale, elle fera

I’objet de la section suivante, qui détaille son utilisation pour la fusion lombaire.

1.3 Cage intervertébrale

La cage intervertébrale est un implant orthopédique principalement utilisée pour la fusion lom-
baire afin de traiter la dégénérescence discale. L’insertion de cette cage peut se faire selon une
multitude d’approches et utilise divers instruments. Il existe également différents types de ma-

tériaux pouvant composer cet implant.

1.3.1 Approches chirurgicales pour la fusion lombaire

La fusion lombaire consiste a retirer certaines structures du segment vertébral traité telles que
le noyau pulpeux, 1’anneau fibreux et les ligaments afin de permettre I’insertion de la cage.
Cela permet de soulager les douleurs ressenties par les personnes atteintes de discopathie dé-
générative. Dépendamment du chirurgien, la fusion lombaire peut étre effectuée suivant une
approche antérieure (ALIF), oblique (OLIF), latérale (LLIF), transforaminale (TLIF) ou pos-
térieure (PLIF) tel qu’illustré dans la Figure 1.6. Dans sa revue systématique, Mobbs (2016)
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fait la comparaison entre ces différentes techniques afin de soulever les avantages et inconvé-
nients de chacune d’entre elles. A partir de son étude, I’auteur a su émettre des recommanda-
tions selon le niveau traité du segment lombaire. Or, il s’avére que pour le segment vertébral
L4-L5, les approches postérieure et transforaminale sont privilégiées. Cependant, les tech-
niques suivant une approche antérieure, oblique ou latérale peuvent également étre appro-

priées. Différentes structures du rachis seront alors sectionnées, en fonction de la méthode

choisie.
Figure 1.6 Différentes approches pour effectuer une fusion lombaire : vue
transverse (A) et vue isométrique (B)
Tirée de Mobbs, Phan, Malham, Seex, et Rao (2015)
1.3.2 Instrumentation nécessaire a la fusion lombaire

La fusion lombaire utilise différents instruments qui ont chacun un réle qui leur est propre (voir
Figure 1.7). D’abord, I’insertion de la cage intervertébrale permet de rétablir I’espace naturel
entre deux vertebres. Cela décompresse la colonne vertébrale et allége les douleurs lombaires
et les sciatiques ressenties par le patient. La cage joue aussi le réle de contenant dans lequel la

greffe osseuse est disposée. Cela permet alors a la greffe de croitre dans un environnement
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stable et restreint, ce qui permet le remodelage osseux et ultimement la fusion des vertebres.
Dans certains cas, des instrumentations postérieures peuvent aussi étre posées. Cela est fait
dans le but d’améliorer la stabilité de la colonne a la suite de I’opération. Les composantes
principales de ces instrumentations sont des vis et tiges orthopédiques. Les vis servent de points
d’ancrage dans lesquels les tiges vont s’insérer pour éviter qu’il y ait des mouvements anor-
maux et excessifs pouvant nuire a la fusion lombaire. En effet, 1’os tend a mieux croitre dans

un environnement ou il y a peu de mouvements (Ullrich, 2009).

Figure 1.7 Fusion lombaire utilisant (A) une cage intervertébrale avec greffe os-
seuse, (B) des vis orthopédiques et (C) des tiges
Adaptée de WeillCornellBrainandSpine (2019)

1.3.3 Type de matériaux, biocompatibilité et propriétés mécaniques

Le Tableau 1.1 résume les propriétés mécaniques, avantages et inconvénients des différents

matériaux détaillés dans cette section. Le choix concernant les matériaux utilisés pour la cage
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intervertébrale est important étant donné que I’implant est inséré dans le corps humain de ma-
niere définitive. Leurs propriétés doivent donc étre adéquates si I’on veut éviter le rejet ou la
rupture de I’'implant. En d’autres mots, la biocompatibilité et les propriétés mécaniques du
matériau sont des facteurs clés afin d’assurer la réussite de I’opération. Selon la revue systé-
matique émise par Jain (2016), les deux principaux matériaux utilisés pour les cages interver-
tébrales sont le titane sous la forme d’un alliage (Ti6Al4V) et le polyétheréthercétone (PEEK)
(Jain, Eltorai, Ruttiman, & Daniels, 2016).

1.3.3.1  Cages fabriquées en Ti6Al4V

En ce qui concerne les cages en titane, elles sont reconnues pour avoir une faible densité ainsi
qu’une forte résistance a la corrosion. Ces caractéristiques sont favorables pour la fusion ver-
tébrale puisqu’elles démontrent une biocompatibilité appropriée, minimisant ainsi les risques
de rejet par le systéme immunitaire. De plus, il existe différentes techniques de traitement de
surface pouvant étre appliquées sur le titane afin d’améliorer 1’ostéointégration et les liaisons
entre I’implant et les cellules osseuses. Par exemple, il est observé qu’un revétement d’hy-
droxyapatite est favorable a I’adhésion de I’os sur I’implant (Gu et al., 2016). Cela est di au
fait qu’il y a une augmentation du nombre de fibroblastes autour de la cage, ce qui attribue une
meilleure stabilité a I’'implant. Quant aux propriétés mécaniques du Ti6AlV4, son E est signi-
ficativement ¢€levé, soit de 110 GPa comparativement a celui de 1’os trabéculaire, qui est de
0,1 GPa. A long terme, il est possible que cette différence accrue de rigidité entraine des pro-

blémes de stress-shielding.

1.3.3.2 Cages fabriquées en PEEK

Pour ce qui est des cages a base de PEEK, elles ont la particularité d’étre radio-transparentes.
Cela signifie alors que I’imagerie par résonance magnétique (IRM) peut étre utilisée pour faire
le suivi du patient, si nécessaire. Cela n’est pas le cas pour les implants faits en titane étant
donné que les métaux interferent avec ce type d’imagerie. Le PEEK offre une biocompatibilité
adéquate étant donné sa nature bioinerte. Autrement dit, le corps humain ne le considére pas

comme étant un corps étranger. Cependant, cela peut s’avérer €tre inconvénient parce que les
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tissus environnants n’interagissent pas avec le PEEK, ce qui se traduit par I’absence d’adhésion
entre la greffe osseuse et la cage. Cette faible ostéointégration peut ainsi affecter la stabilité a
long terme de ce type d’implant (Y. H. Lee et al., 2016). Cependant, Chen (2001) confirme
que les cages PEEK offrent des meilleurs résultats cliniques a long terme par rapport aux ré-
sultats des cages en titane. L’auteur attribue ce plus haut taux de succes a une meilleure res-
tauration de la hauteur naturelle du disque et a une rigidité des cages PEEK qui est semblable

a celle de I’os, c’est-a-dire entre 3-4 GPa (C.-S. Chen, Cheng, Liu, & Lo, 2001).

1.3.3.3 Matériaux a caractére innovant appliqués sur des cages

D’autre part, 1’article de Jain (2016) mentionne aussi quelques chercheurs qui s’intéressent a
d’autres types de matériaux tels que le nitrure de silicium ou le polymére de magnésium bio-
dégradable, pouvant éventuellement remplacer le titane et le PEEK. Kersten (2014), par
exemple, étudie le nitrure de silicium, car ce dernier posséde des caractéristiques importantes
telles que sa biocompatibilité et son ostéoconductivité. Il souléve le fait que ce biomatériau
pourrait offrir des performances supérieures a celles du PEEK (Kersten ef al., 2014). D’autres
auteurs, comme Daentzer (2014), sont plutdt axés vers la recherche d’un matériau a caractére
innovant. Son étude fait la comparaison entre une cage biodégradable et une greffe osseuse
dans un modéle animal. A la suite de ses expériences, il identifie la faible ostéointégration du
magnésium comme probléme principal. Il observe aussi une rigidification de la cage en ma-
gnésium, soit un comportement indésirable pour la fusion vertébrale (Daentzer ef al., 2014).
Selon Jain (2016), une cage idéale serait fabriquée a partir d’un matériau biodégradable, qui
favorise I’ostéointégration et qui posseéde un E du méme ordre de grandeur que celui de 1’os.
A cela, Kang (2013) ajoute que la dégradation du biomatériau devrait coincider avec le regain
de stabilit¢ mécanique issu de la croissance osseuse (Kang, Hollister, La Marca, Park, & Lin,
2013). En somme, les cages en titane ou en PEEK semblent étre les plus communes tandis
qu’il y a encore des recherches supplémentaires a faire en ce qui concerne les biomatériaux a

caractere innovant tels que le nitrure de silicium ou I’alliage de magnésium biodégradable.
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Dans la littérature, il est possible de cerner différents risques et problémes liés aux cages inter-

vertébrales. Tel que mentionné précédemment, le risque le plus important est le rejet de 1’im-

Tableau 1.1 Résumé des matériaux d'intérét pour la cage intervertébrale

Matériau E (GPa) Avantages Inconvénients
Faible densité Rigidité élevée :
Forte résistance a problémes de
la corrosion stress-shielding
Ti6Al4V 110 Biocompatible
Possibilité de )
) Radio-opaque
traitement de
surface
Radio-transparent
Bioinerte
Biocompatible
Meilleure
restauration de
PEEK 3-4 I’espace
. Faible
intervertébral ) )
_ — ostéointégration
Faible rigidité :
semblable a celle
de I’0s (0,1 GPa)
Biocompatible
) o Recherches
Nitrure de silicium - Meilleure )
insuffisantes
ostéoconductivité
Faible
ostéointégration
Alliage de magnésium ) Rigidification de
. - Biodégradable
biodégradable la cage
Recherches
insuffisantes

Risques et problémes liés aux cages intervertébrales

15
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plant par le systéme immunitaire du patient, d’ou la pertinence d’utiliser un matériau biocom-
patible. Ensuite, la disparité entre la rigidité de la cage intervertébrale et celle de I’os représente
¢galement un probléme, soit le stress-shielding. Le stress-shielding est un phénomeéne récur-
rent pour tout implant orthopédique. En fait, plus I’écart de rigidité entre I’implant et I’os d’in-
térét est grand, plus il est difficile pour I’os de se remodeler. Ceci est expliqué par le fait que
I’implant supporte la majorité des charges mécaniques. Une résorption osseuse, dite ostéopé-
nie, a donc lieu, sachant que I’os doit étre stimulé pour permettre son remodelage. Une distri-
bution efficace et optimale des forces mécaniques est ainsi nécessaire pour €viter ce genre de
probléme. Kang (2013) observe dans son étude que les cages métalliques sont souvent assujet-
ties au phénomeéne de stress-shielding puisqu’elles sont trop rigides. A I’opposé, un implant
qui n’est pas assez rigide pose également un probléme. Au sujet des cages biodégradables,
Kang (2013) souléve les risques indésirables quant a un échec prématuré da a une faible rigidité
et & une dégradation in vivo trop rapide pouvant mener a la rupture du dispositif médical.
D’autres auteurs soulévent des risques post-op comme une migration (voir Figure 1.8) ou un
affaissement de la cage intervertébrale avant la stabilisation primaire de celle-ci (Tsuang et al.,
2009; Y. H. Lee et al., 2016). Une migration de la cage peut étre due a une instabilité du
segment vertébral causée par I’absence d’instrumentation postérieure ou le retrait d’un volume
trop ¢élevé d’os lors de la chirurgie (J. G. Lee, Lee, Kim, & Shin, 2013). Une cage ayant une
géométrie non-compatible avec I’espace intervertébral peut aussi entrainer des problémes de
migration. Il est a noter qu’une migration postérieure de la cage peut exercer une pression sur
les nerfs rachidiens. En ce qui concerne les affaissements de la cage, ceux-ci sont caractérisés
par une migration de I’implant a ’intérieur des vertebres adjacentes. Des mauvaises interac-
tions entre la cage et les plateaux cartilagineux sont principalement la cause lors d’un affaisse-
ment de la cage. Or, il est a noter que le plateau caudal est plus susceptible a subir un affaisse-
ment, ¢tant donné qu’il est plus faible que le plateau cranien (Malham, Parker, Blecher, &
Seex, 2015). Bref, des impacts négatifs peuvent survenir lorsqu’un choix inapproprié est ef-

fectué par rapport au matériau utilisé et au design de la cage.
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Figure 1.8 Cage intervertébrale insérée au niveau L4-L5 (A) avant et
(B) aprés migration et affaissement
Tirée de M. K. Park et al. (2019)

1.3.5 Evolution des cages intervertébrales

Il est intéressant de visualiser 1’évolution des cages intervertébrales depuis leur popularisation
dans le contexte de la fusion vertébrale. Les premicres itérations de cages sont apparues dans
le but de comparer 1’utilisation d’une greffe osseuse accompagnée d’une cage et I’utilisation
d’une greffe osseuse sans instrumentation supplémentaire. A la suite de ces études, les cher-
cheurs observent les nombreux avantages de la cage intervertébrale pour la procédure chirur-
gicale, soit un meilleur soulagement des douleurs post-op, un séjour raccourci a I’hopital, un
plus faible risque de complications ainsi qu’un plus grand taux de succes (Jain et al., 2016).
Les cages a vis filetée fabriquées en alliage de titane ont brievement été présentes dans les
années 90 (voir Figure 1.9 (A) et (B)). Cependant, les chercheurs ont cerné une problématique
contraignante par rapport a ce type de cage. En fait, ils ont remarqué que la stabilité a la suite
de I’insertion des cages de titane a vis filetée était peu satisfaisante, particulierement lors du

mouvement de flexion-extension. Ils observent ¢galement un plus grand risque d’affaissement
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de I’'implant. Ensuite, dans les débuts des années 2000, 1’'usage de cages prismatiques en titane
ou en PEEK est devenu plus populaire étant donné leur meilleure stabilité en flexion, exten-
sion, flexion latérale et rotation axiale (voir Figure 1.9 (C)). Jain (2016) affirme cependant que
le design des cages intervertébrales nécessite toujours de I’optimisation en termes de stabilité
globale pour minimiser les risques de complications post-op et ainsi améliorer le taux de réus-
site quant a la fusion vertébrale. Aujourd’hui, certaines cages possedent des dents de scie sur
leurs surfaces supérieure et inférieure afin de limiter le risque de migration (voir Figure 1.9
(D) et (E)). Ce concept semble logique puisque le coefficient de friction entre I’implant et les
plateaux vertébraux est plus élevé, s’opposant ainsi au mouvement de glissement. D’autres
cages, quant a elles, sont congues avec des régions poreuses (voir Figure 1.9 (F) et (G)). D’une
part, la porosité permet de réduire le E de I’implant pour s’approcher a celui du tissu osseux;
les complications liées au stress-shielding sont alors moindres. D’autre part, les pores de 1I’im-
plant augmentent la surface de contact entre la cage et la greffe osseuse. Cela a pour effet
d’améliorer a la fois la stabilité et I’ostéointégration de I’implant (Kang et al., 2013; Y. H. Lee
etal.,2016). Les cages plus récentes présentent aussi une extrémité avec une plus grande cour-
bure, en forme de fleche. Cette caractéristique est apportée dans le but de faciliter I’insertion
de ’implant dans I’espace intervertébral. En somme, il est possible de tracer une ligne du temps
permettant d’étudier 1’évolution des cages et de mieux comprendre les différentes caractéris-

tiques incorporées dans chacun des designs.



Figure 1.9 (A) Vue latérale de la cage a vis filetée avec greffe osseuse, (B) entrée per-
mettant I'insertion de la greffe osseuse, (C) exemples de cages prismatiques, cages avec
dents de scie en (D) PEEK et en (E) titane, (F) conception d’un matériau poreux et
(G) design de cage poreuse avec dents de scie
Adaptée de Dickman (1997), Cho, Wu, Mehbod, et Transfeldt (2008),

Kang et al. (2013) et Jain et al. (2016)
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1.3.6 Conception de cages novatrices par fabrication additive

Le développement et I’amélioration continue de la fabrication additive popularisent I’utilisa-
tion de ses techniques dans plusieurs domaines, dont celui de I’orthopédie. La section qui suit
décrit les avantages apportés par une des méthodes de fabrication additive, soit le selective

laser melting (SLM). L’intérét de son application en milieu médical est aussi présenté.

Figure 1.10 Principe de la méthode de SLM
Tirée de ProtoShape (2019)
https://www.protoshape.ch/en/selective-laser-melting-technologie/
(Consulté le 23 septembre 2019)

Le principe de la fabrication additive est illustré a la Figure 1.10. Il se base sur 1’utilisation
d’un laser pour fusionner une poudre métallique telle que le Ti6Al4V afin de créer un objet a
partir d’'un modele numérique concu par un logiciel de conception assistée par ordinateur
(CAO). Cette méthode permet de fabriquer, couche par couche, des structures ayant un design
complexe avec une résolution de 1I’ordre de 50 microns (Cain, 2019). Mis a part sa haute réso-
lution, la fabrication additive par SLM offre d’autres avantages. Si I’on désire améliorer le
produit, il suffit de modifier le fichier CAO initialement développé, ce qui accélere le processus
de réitération. Par la suite, la méthode de SLM permet d’obtenir des cages ayant une surface

plus rugueuse. Or, il est démontré dans la littérature que la rugosité joue un role positif en ce
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qui a trait a la fixation primaire de la cage (Thompson et al., 2016). Avec la fabrication addi-
tive, il devient possible d’incorporer la porosité dans les cages intervertébrales. D’ailleurs, de
plus en plus de cages poreuses sont développées dans 1’industrie biomédicale (voir Figure
1.11). Le SLM est ainsi avantageux par rapport aux méthodes conventionnelles qui ne permet-
tent pas de fabriquer des structures poreuses. Par exemple, il est possible de fabriquer une cage
avec une partie externe solide et des pores en forme de nid d’abeille (voir Figure 1.11 (A)) ou
de sphéres (voir Figure 1.11 (B)). La fabrication additive permet également de concevoir une
cage enticrement poreuse (voir Figure 1.11 (C)). Ceci est pertinent étant donné que la littérature
indique que les réseaux de pores améliorent 1’ostéoconductivité de I’'implant, car elles permet-
tent aux cellules osseuses de croitre a travers ce dernier (McGilvray et al., 2018; C. Chen et
al., 2019). Cette optimisation de la croissance osseuse augmente le taux de réussite quant a la
fusion lombaire et assure une meilleure fixation a long terme. Une autre raison pour laquelle
les cages poreuses sont d’intérét pour la fusion est le fait qu’elles peuvent avoir des propriétés
mécaniques semblables a celles de 1’0s. Cela permet d’avoir une distribution des contraintes
plus uniforme dans le segment vertébral. Ceci représente un avantage parce qu’on diminue les
risques qu’il y ait une concentration de contraintes trop élevée, ce qui peut mener a une rupture
de la cage, des vis orthopédiques ou méme des structures osseuses. A cela il est important
d’ajouter le fait qu’il n’existe actuellement aucune étude clinique sur les cages poreuses con-
cues par fabrication additive, a notre connaissance. En fait, les bénéfices des cages poreuses
mentionnés précédemment découlent d’études animales telles que celles menées par
McGilvray (2018) et de Chen (2019). L’objectif commun des deux auteurs est d’étudier le
potentiel des cages poreuses congues par fabrication additive. L’étude de McGilvray (2018)
consiste a insérer une cage poreuse dans la colonne vertébrale d’un modéle ovin tandis que
celle de Chen concerne I’insertion de ’implant au niveau du tibia d’un modéle canin. Etant
donné les comportements biomécaniques similaires entre les structures osseuses de I’étre hu-
main et celles d’un modéle ovin, McGilvray (2018) affirme qu’il est acceptable d’émettre I’hy-
pothése que les résultats obtenus dans son étude peuvent se reproduire dans un groupe de sujet
humain. En somme, les cages novatrices congues par fabrication additive semblent étre une
alternative prometteuse vis-a-vis les cages solides utilisées présentement pour la fusion lom-

baire en milieu clinique.
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Figure 1.11 Exemples de cages avec un matériau poreux et novateur
Adaptée de SPINEMarketGroup (2019)
http://www.thespinemarketgroup.com/category/3d-ifc/
(Consulté le 23 septembre 2019)

1.3.7 Protocoles expérimentaux pour I’évaluation des implants de la colonne

Etant donné la nature de la cage intervertébrale, il est primordial de tester la sécurité et 1’effi-
cacité¢ de son utilisation avant de procéder a I’implantation. La biocompatibilit¢ du matériau
est d’abord évaluée, car elle est 'une des causes principales du rejet de I’implant (Goel,
Panjabi, Patwardhan, Dooris, & Serhan, 2006). Pour ce faire, les chercheurs utilisent des mo-
déles animaux afin d’étudier la réponse cellulaire provoquée par le matériau testé. Ensuite, des
tests mécaniques sont effectués dans le but de vérifier que I’implant puisse supporter les
charges présentes in situ. En ce qui concerne les cages intervertébrales, elles doivent étre en
mesure de soutenir les charges mécaniques engendrées par les activités quotidiennes sur la
colonne vertébrale. Ces tests peuvent étre effectués d’une maniére quasi-statique afin d’évaluer
la résistance ultime de 1’implant ou d’une maniére dynamique dans 1’optique de déterminer sa

durée de vie.
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Pour ce qui est des types de chargement utilisés au niveau expérimental, il existe trois proto-
coles permettant d’évaluer les implants de la colonne vertébrale : protocole de rigidité, proto-
cole de flexibilité et protocole hybride (Goel et al., 2006). Selon Goel et al. (2006), le choix
du protocole utilisé sur les mod¢les intacts et instrumentés de la colonne est un sujet contro-

versé dans la littérature.

D’abord, le protocole de rigidité consiste a appliquer un déplacement angulaire connu sur les
modeles intacts et instrumentés de la colonne afin de mesurer les contraintes créées. Ce proto-
cole assume alors que la mobilit¢ de la colonne est maintenue a la suite de I’opération. Le
protocole de rigidité¢ vise donc a déterminer comment le modele instrumenté redistribue les
charges mécaniques apres la chirurgie. Cependant, (Gonzalez-Blohm et al., 2015) souléve que
I’inconvénient majeur de ce protocole est le fait que les structures du modele instrumenté peu-

vent &tre endommageées si I’on les soumet a un déplacement angulaire excessif.

A I’opposé, le protocole de flexibilité vise a mesurer les déplacements angulaires de la colonne
vertébrale induites par 1’application de moments purs. L’effet de I’implant sur la colonne ver-
tébrale est donc évalué en identifiant les changements en termes de déplacements angulaires
sur les modeles intacts et instrumentés. Panjabi (2007) souléve une limitation importante du
protocole de flexibilité. Selon I’auteur, I’utilisation de moments purs ne permet pas d’évaluer
I’effet de I’implant sur les segments adjacents. Ceci est dii au fait que les mémes moments de

force sont générés a tous les niveaux de la colonne.

Le protocole hybride, pour sa part, est similaire au protocole de flexibilité et comporte deux
principales étapes. Dans un premier temps, des moments de force sont appliqués au modéle
intact de la colonne afin de mesurer le déplacement angulaire. Dans un deuxiéme temps, on
applique progressivement des moments de force sur le modele instrumenté jusqu’a ce que 1’on
obtienne le méme déplacement angulaire que pour le modele intact. En principe, le protocole
hybride permet d’évaluer I’effet de I’instrumentation sur les segments adjacents (Panjabi,

2007).



24

En somme, il existe différents protocoles expérimentaux pouvant étre utilisés dans le but d’éva-
luer les implants de la colonne vertébrale. Cependant, les études in vitro et in vivo de cette
envergure s’averent étre des projets pouvant étre couteux au niveau du temps et des ressources
employés. A cet effet, les méthodes numériques peuvent étre un outil intéressant afin de com-

plémenter les résultats obtenus par les études expérimentales (Goel et al., 2006).

14 Modélisation tridimensionnelle de la colonne vertébrale

La section 1.3 a présenté en détail la cage intervertébrale, son utilisation pour la fusion lom-
baire ainsi que les matériaux traditionnels ou modernes pouvant étre utilisés pour sa fabrica-
tion. On constate alors que le domaine médical profite pleinement des avancées technolo-
giques. En fait, plusieurs outils ont été développés pour améliorer les diagnostiques et les trai-
tements possibles. Les techniques d’imagerie médicale de nos jours permettent de mieux com-
prendre les structures anatomiques du corps humain ainsi que les anomalies qui peuvent émer-
ger. Les logiciels de modélisation tridimensionnelle et de simulation numérique s’averent étre
les plus intéressants dans le cadre de cette problématique. La méthode d’analyse par ¢léments
finis, qui découle de ces outils, est utilisée par de nombreux chercheurs. Le potentiel de cette
méthode réside dans le fait qu’il devient possible de simuler et d’étudier la colonne vertébrale
sous différentes conditions. La pertinence et I’efficacité de 1’analyse par éléments finis ont été
explicitement démontrées a travers le temps (Fagan, Julian, & Mohsen, 2002; Rohlmann,
Zander, Rao, & Bergmann, 2009; Schmidt, Galbusera, Rohlmann, & Shirazi-Adl, 2013;
Campbell, Coombs, Rao, Rullkoetter, & Petrella, 2016). L’un des principaux avantages relevé
dans la littérature est la possibilité d’obtenir des résultats numériques, simulant la réalité. Ainsi,
il n’y a plus I’obligation d’utiliser des spécimens cadavériques dans certaines études. Cela per-
met alors la recherche et le développement d’implants difficiles a tester dans le contexte d’une
¢tude clinique. La section qui suit présente alors les méthodes de modélisation et de simulation
numérique étant donné qu’elles sont des outils intéressants permettant d’évaluer ’effet des

implants dans un environnement controlé.
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14.1 Reconstruction de la section lombaire

Globalement, le CT-scan semble étre la technique d’imagerie favorisée pour obtenir des
tranches transversales de la colonne vertébrale. Les auteurs mettent de I’avant la précision du
CT-scan, leur permettant de reconstruire la section lombaire avec une distance de 1’ordre de 1
mm entre chacune des coupes (Shih et al., 2016). Avec cette résolution, les chercheurs effec-
tuent la reconstruction tridimensionnelle a I’aide d’un logiciel de modélisation 3D. La premicre
étape consiste a effectuer une segmentation sur chacune des radiographies prises pour extraire
les structures pertinentes a 1’étude. Plusieurs méthodes de segmentation existent afin d’optimi-
ser ce processus. Ensuite, un ensemble de nuages de points est formé a partir de ces segmen-
tations. A partir de ces données, il est désormais possible d’utiliser de la modélisation surfa-
cique ou solide pour compléter la reconstruction du rachis. Cela permet alors d’obtenir un
modele numérique ayant une géométrie qui s’apparente au mieux a I’anatomie du rachis lom-
baire. La méthodologie décrite ci-dessus est sensiblement la méme pour les différents auteurs

(Schmidt, Kettler, et al., 2007; Tsouknidas et al., 2012; W. M. Park, Kim, & Kim, 2013).

1.4.2 Méthodes par éléments finis

Une fois que le modéle tridimensionnel du rachis lombaire est généré, les auteurs 1’importent
sur un logiciel de simulation numérique tel que ANSYS ou ABAQUS. Contrairement a la
méthode concernant la reconstruction de la colonne par CT-scan, les techniques d’analyse et
de simulation par éléments finis divergent d’un auteur a 1’autre.

1.4.2.1 Maillage et choix des éléments

Avant méme de commencer les simulations numériques, un maillage du modé¢le doit étre ef-
fectué. Cette étape consiste a fractionner le rachis lombaire en éléments infinitésimaux, d’ou
I’appellation de la méthode actuelle. Le principe du maillage repose sur I’étude du comporte-
ment des ¢léments finis pour ensuite en extrapoler le comportement du modele dans sa totalité.
11 existe différents types d’éléments, les principaux étant les tétraedres et les hexaedres. Ceux-

ci sont définis par leurs nceuds, sur lesquels I’analyse se fait pour étudier le comportement
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mécanique du mod¢le. La Figure. 1.12 présente des ¢léments linéaires et quadratiques prove-

nant de la base de données d’ANSYS (ANSYS, 2013).

Figure. 1.12 Exemples d’éléments linéaires et quadratiques
Adaptée de ANSYS (2013, p. 22)

On témoigne donc de I’'importance du choix des éléments puisque les calculs de contraintes et
de déformations sont effectués sur les noeuds. Avant tout, il est intéressant de mentionner le
fait que les auteurs ne modélisent pas le rachis lombaire en entier. Cela dépend fortement de
I’objectif de 1’étude et des ressources dont ils ont acces. Certains décident de modéliser les
vertebres L1 a L5 ou S1 alors que d’autres étudient seulement 1’unité vertébrale fonctionnelle
L4-L5. De plus, en fonction de la géométrie du modele, il est préférable d’utiliser un certain
type d’élément par rapport a un autre. Alors, le type d’élément choisi pour représenter les dif-

férentes structures du rachis lombaire demeure a la discrétion des chercheurs.

1.4.2.2 Représentation des vertébres et des plateaux cartilagineux

D’une part, la majorité des auteurs utilisent les éléments hexaédres de type solide pour modé-
liser les os des vertebres (Fagan, Julian, Siddall, & Mohsen, 2002; Rohlmann et al., 2009;
Zander, Rohlmann, & Bergmann, 2009; Ayturk & Puttlitz, 2011). D’autre part, quelques au-

teurs optent pour des méthodes de maillage différentes pour représenter la matiere osseuse du
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rachis lombaire. Par exemple, Park (2013) incorpore une combinaison d’éléments hexaedres
et tétracdres pour représenter les os et les plateaux cartilagineux (W. M. Park et al., 2013).
Dans le méme ordre d’idée, le modéle de Little (2008) comprend des éléments solides de dif-
férentes natures. En fait, il modélise 1’os trabéculaire des vertébres avec des hexaédres tandis
qu’il représente I’os cortical par des éléments de type coquille (Little, De Visser, Pearcy, &
Adam, 2008). Shih (2016), quant a lui, utilise uniquement des tétra¢dres solides a 10 nceuds
pour le maillage du rachis lombaire (Shih et al., 2016). En ce qui concerne le comportement
mécanique des tissus osseux, les opinions des auteurs divergent énormément. En effet, on ob-
serve que certains définissent les os comme étant linéaires et ¢lastiques alors que d’autres les

considérent comme non-linéaires et ¢lastiques.

1.4.2.3 Représentation des disques intervertébraux

Pour ce qui est des disques intervertébraux, les méthodes de modélisation semblent étre moins
diversifiées. En fait, les noyaux sont généralement modélisés avec un comportement de fluide
incompressible et les anneaux fibreux, avec un comportement hyperélastique. En revanche, les
modeles de Little (2008) et Schmidt (2012) aménent un élément supplémentaire; ils modélisent
les fibres des anneaux fibreux par des ¢léments membranaires ayant des propriétés dites « re-
bar » qui agissent comme une armature qui supporte le disque (Schmidt, Galbusera,
Rohlmann, Zander, & Wilke, 2012). Le terme « rebar » désigne alors des éléments filaires

encastrés dans des éléments membranaires ou solides.

1.4.2.4 Représentation des ligaments

En ce qui a trait aux ligaments compris dans la colonne vertébrale, leur modélisation ne fait
pas I’objet de 'unanimité. On peut observer les différentes représentations des ligaments dans
la Figure. 1.13. Certains incluent la totalité¢ des ligaments dans leur modéele alors que d’autres
en négligent quelques-uns, car ils jugent qu’ils ne sont pas nécessaires. Par rapport aux types
d’¢léments utilisés, des chercheurs tels que Xiao (2011) et Schmidt (2012) représentent les
ligaments par des éléments solides avec des comportements hyperélastiques ou « rebar ». En

contrepartie, d’autres études relévent le fait qu’il est mieux de considérer les ligaments comme
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¢tant des éléments filaires dans le but d’optimiser les ressources informatiques. Ils attribuent
donc aux ligaments le comportement d’un ressort, c’est-a-dire un cable rigide en tension uni-
quement. Ce comportement découle d’une courbe non-linéaire de contrainte-déformation pro-
venant des résultats de la littérature (Rohlmann et al., 2009). En somme, on témoigne de la
diversité qui réside dans la maniére dont les chercheurs procédent pour générer un maillage

fidele a ’anatomie du rachis lombaire.

Figure. 1.13 Ligaments avec (A) une représentation solide et
(B) une représentation linéaire
Adaptée de Schmidt, Heuer, et al. (2007) et
Zhitao Xiao, Wang, Gong, Zhu, et Zhang (2011)

1.4.2.5 Conditions frontieres et méthodes de chargement

Une fois le maillage du modele tridimensionnel généré, les auteurs s’adressent aux différentes
conditions fronti¢res et méthodes de chargement afin d’aborder la simulation numérique. Cette
¢tape implique des réflexions importantes. Un choix judicieux doit étre fait, car les conditions
frontiéres impactent significativement les résultats de la simulation. Comme la plupart des si-
mulations numériques, il est primordial d’identifier un support fixe avant tout. Or, la littérature
indique que la vertébre située a la partie la plus caudale du modele doit étre fixée de manicre
rigide. Autrement dit, aucun degré de liberté lui est attribué. Globalement, les auteurs sont en
accord et fixent le plateau cartilagineux inférieur de la vertébre L5 ou S1. A ’opposé, la litté-

rature ne parvient pas a converger vers une méthode particuliére de chargement des contraintes.
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De fagon générale, la littérature indique un pré-chargement variant entre 100 et 500 N pour
reproduire le poids du tronc et les forces musculaires. Pour ce qui est des mouvements physio-
logiques, des moments entre 2,5 et 15 Nm sont appliqués sur la surface supérieure de la ver-
tebre la plus rostrale, ¢’est-a-dire celle qui est la plus proche du crane. Or, dans son article,
Shih (2016) tente d’éclaircir davantage la communauté scientifique a ce sujet. En fait, il étudie
trois chargements différents, soit les chargements de type concentré, suiveur et musculaire.
Dans un premier temps, le chargement concentré consiste a transformer le poids corporel ainsi
que les contractions musculaires en différentes contraintes, c’est-a-dire en compression, en
cisaillement, en moment de force et en couple (voir Figure 1.14 (1)). Par la suite, ces contraintes
sont appliquées sur la surface supérieure de la vertebre L1. Le principe réside donc sur le fait
de ramener toutes les forces agissantes sur le rachis sur une surface unique. Dans un deuxiéme
temps, le chargement suiveur vise a appliquer des forces et des moments de manicre a longer
la courbure du rachis lombaire (voir Figure 1.14 (ii)). L’application de ces contraintes se fait
sur les surfaces rostro-caudales des vertebres et elle se fonde sur un mécanisme de tubes et de
cables. Dans un troisiéme temps, I’objectif du chargement musculaire est de répartir les forces
musculaires le long de la colonne (voir Figure 1.14 (ii1)). Pour ce faire, I’auteur modélise les
muscles comme étant des structures de cables qui s’attachent aux vertebres de diverses facons.
Les trois chargements étudiés par Shih (2016) sont illustrés dans la Figure 1.14. Cet article est
un des seuls a comparer les différents modes de chargements. Ceci est fait dans le but de dé-
terminer les conditions fronti¢res les plus appropriées pour reproduire les mouvements phy-
siologiques de la colonne vertébrale. Selon cet article, le chargement suiveur semble étre le

mode de chargement le plus approprié.
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1.4.2.6

A partir de I’état de I’art au sujet des MEF du rachis lombaire, il est possible de témoigner de
la complexité et de la diversité impliquées lors de la représentation de la colonne par des mé-
thodes d’¢éléments finis. En effet, le vaste nombre de variables et de paramétres intrinséques a
ces méthodes meéne a une multitude de solutions pouvant aboutir a des résultats similaires. Le

Tableau 1.2 présente les différents modéles provenant de la littérature, en soulevant les princi-

Figure 1.14 Chargements (1) concentré, (2) suiveur et (3) musculaire
Tirée de Shih et al. (2016)

pales caractéristiques des structures anatomiques de la colonne vertébrale.

Tableau 1.2 Synthése des modeles d'éléments finis de la littérature

Modeles d’éléments finis (MEF) du rachis lombaire issus de la littérature

Ligaments Disque
, Segment Validation Objectifs de
Etude —
lombaire Propriété avec... I’étude
Représentation Représentation Propriété mécanique
mécanique
. Solide Non-linéaire Solide Non-linéaire Développer et
(Zhitao _ _ i .
. Formulation Formulation Etudes in valider un MEF
Xiao et al., L4/L5 ALL, PLL, ITL, Nucléus, L
hyperélastique hyperélastique vitro non-linéaire du
2011) LF, ISL, SSL annulus
Ogden-3 Mooney-Rivlin segment L4-L5




31

Filaire Non-linéaire Solide Linéaire Comparer les
. o Spécimens | effets de différents
(Shih et Cable rigide en .
L1-L5 ALL, PLL, ISL, Nucléus, i cadavériqu | cas de chargement
al., 2016) tension Elastique
ITL, LF, FCL . annulus es sur le segment
uniquement i
lombaire
(Schmidt, Solide et
o Surfacique Non-linéaire . Non-linéaire i
Shirazi- surfacique 3 Evaluer I’effet des
Etudes in .
Adl, activités
L1-L5 ALL, PLL, ISL, Membranes vivo et in .
Galbusera, Nucléus, Membranes avec barres quotidiennes sur le
. ITL, LF, SSL, avec barres vitro .
& Wilke, annulus d’armature segment lombaire
FCL armature
2010)
Filaire Non-linéaire Solide Non-linéaire Comparer I’effet
(W. M. , de différents
ALL, PLL, ISL, Formulation Etudes in .
Park et al., L1-S1 . Nucléus, . niveaux de
ITL, LF, SSL, Hyperélastique hyperélastique de vitro
2013) annulus dégénérescence
FCL Mooney-Rivlin .
discale
Filaire Linéaire Solide Non-linéaire Prédire les couples
. o . i de rotation causés
(Little et ALL, PLL,ISL, | Cable rigide en Formulation Etudes in
L1-L5 . Nucléus, . par les structures
al., 2008) ITL, LF, SSL, tension hyperélastique de vivo )
annulus passives du
FCL uniquement Mooney-Rivlin .
segment lombaire
Nucléus :
Filaire Non-linéaire Solide incompressible Déterminer
Annulus : non-linéaire I’impact de
Nucléus : i différentes
(Zander et Etudes in .
L1-S1 ALL, PLL, ISL, comportement protheses discales
al., 2009) Ressort rigide . vitro
ITL, LF, SSL, . Nucléus, fluidique sur la
. en tension ) o
FCL, ligament annulus Annulus : Formulation biomécanique du
uniquement .
iliolombaire hyperélastique de Neo segment lombaire
Hookean
Nucléus : linéaire X
Filaire Non-linéaire Solide o Développer un
Annulus : non-linéaire MEF du segment
(Ayturk & Résultats lombaire, vérifier
Puttlitz, L1-L5 in vitro et la convergence de
Ressort rigide Nucléus : élastique - .
2011) ALL. PLL. ISL Nucléus in vivo son maillage et
en tension Annulus : formulation lid
LF, SSL, FCL ) annulus o valider ses
uniquement hyperélastique de Yeoh résultats
, Segment Ligaments Disque Objectifs de
Etude Validation
lombaire I’étude
Propriété avec...
Représentation Représentation Propriété mécanique
mécanique
. Nucléus : Comparer
Filaire : o . ) ) .
. Non-linéaire Solide incompressible différents cas de
8 ligaments
Annulus : non-linéaire chargement et
(Rohlmann . .
Résultats déterminer celui
etal., L1-S1 ALL, PLL, ISL, o .
Ressort rigide Nucléus : in vivo qui permet au
2009) ITL, LF, SSL, Nucléus, .
en tension comportement mieux de
FCL, ligament annulus
uniquement fluidique représenter la

iliolombaire

position debout
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Annulus : Formulation
hyperélastique de Neo

Hookean

Utiliser les

Solide Linéaire méthodes
(Soltani, numériques pour
Jamshidi, évaluer les effets

Résultats
& L3/L4 Simplification : ligaments négligés d’une prothése
. Nucléus, in vitro .
Katouzian, > Elastique discale et d’une
2014) annulus cage

intervertébrale sur

le segment L3/L4

Dans un premier temps, il est important de souligner le fait que I’objectif de 1’étude impacte
directement les méthodes de modélisation par éléments finis. Souvent, les auteurs déterminent
les parametres de leurs modeles en fonction de ce qu’ils désirent mesurer lors de la simulation.
Par exemple, quelques auteurs tels que Xiao (2011) et Soltani (2014) modélisent uniquement
une unité fonctionnelle vertébrale dans le cadre de leur étude. Cela est da a la spécificité de
leur recherche. D’une part, Xiao (2011) a pour objectif le développement d’un modele non-
linéaire du rachis lombaire incorporant des ligaments modélisés en tant que solide. Contraire-
ment aux autres chercheurs, qui consideérent les ligaments comme étant des éléments de types
filaire ou surfacique, la représentation solide des ligaments nécessite des ressources informa-
tiques plus ¢élevées. De plus, la non-linéarit¢ du modele de Xiao rend la modélisation plus
complexe par rapport a la majorité des modeles qui sont pour la plupart linéaires. Cela justifie
alors pourquoi le mode¢le créé par Xiao (2011) ne comporte que le segment L4-L5 de la colonne
vertébrale. D’autre part, Soltani (2014) modélise uniquement 1’unité L.3-L4 du rachis lombaire
(Soltani et al., 2014). Cela est expliqué par le fait que sa recherche concerne la mise en place
d’une cage intervertébrale dans ce segment du rachis. Son but est alors d’étudier le comporte-
ment local de la colonne ainsi que ’efficacité de I’implant a la suite de I’insertion de celui-ci.
Dans un deuxiéme temps, on constate que les modeles considérent généralement la totalité du
rachis lombaire, c’est-a-dire de la vertebre L1 a LS. Certains auteurs comme Zander (2009) et
Rohlmann (2009) considérent aussi I’articulation sacro-lombaire. Dans ce cas, les mod¢les re-

présentent les vertebres L1 jusqu’a S1. Ces études ont pour but la validation des mod¢les en



33

appliquant des chargements de sorte a induire les mouvements physiologiques de flexion, d’ex-
tension, de flexion latérale et de torsion axiale. Une représentation filaire des ligaments avec
des éléments de type ressort semble étre la méthode principalement utilisée dans la littérature.
11 se peut que cela permet d’obtenir des résultats fiables tout en optimisant les ressources utili-
sées. Quant aux disques intervertébraux, les chercheurs soutiennent le fait qu’une représenta-
tion solide est la plus appropriée. Le noyau pulpeux, ou nucléus, est modélisé comme un fluide
incompressible tandis que les anneaux fibreux, comme des fibres concentriques hyperélas-
tiques. Il existe quelques nuances concernant les parametres et les propriétés mécaniques des
structures anatomiques du rachis lombaire. Par exemple, I’hyperélasticité de I’annulus est régie
par la formulation de Mooney — Rivlin dans I’article de Little (2008) alors qu’elle suit celle de
Neo Hookean dans le modéle de Rohlmann (2009). Etant donné les limites en ce qui a trait aux
techniques de mesure in vivo et a la disponibilité de spécimen cadavérique, il semble étre dif-
ficile d’avoir accés a des données in vivo ou in vitro afin de valider le modéle. Actuellement,
il est plus avantageux d’utiliser les données obtenues par des études numériques étant donné

leur grand nombre et leur variété.

A partir des différents MEF mentionnés précédemment, il est possible d’extraire les informa-
tions pertinentes quant aux structures anatomiques du rachis lombaire. Le Tableau 1.3 présente
la plage de valeurs possibles pour les modules de Young (E) et les coefficients de Poisson (v)
de chacune des structures de la colonne vertébrale (Zhong et al., 2006; Little et al., 2008;
Rohlmann et al., 2009; Ayturk & Puttlitz, 2011; Wagnac, Arnoux, Garo, El-Rich, & Aubin,
2011; Zhitao Xiao et al., 2011; Schmidt ef al., 2012; W. M. Park et al., 2013; Soltani et al.,
2014; Xu, Yang, Lieberman, & Haddas, 2017; Naserkhaki et al., 2018).

Tableau 1.3 E et v des structures du rachis lombaire

Vertébre E (MPa) v (sans unité)
Os cortical 4014 — 22 000 0,2-0,48
Os spongieux 93,7-200 0,2-0,45
Os postérieur 3500 0,2-03
Plateau vertébral 23,8 —-12 000 03-04




34

Disque intervertébral E (MPa) v (sans unité)
Annulus 4,2 0,45-0,46
Nucléus 1-1,5 0,49-0,5

Ligament E (MPa) v (sans unité)

ALL 7,8-20

PLL 9,12-20

ITL 10— 58,7

LF 5,7-19,5 0.4

ISL 4,6-11,6

SSL 8-15

FCL 7,5-32,9

D’une part, on observe que certaines structures telles que I’os postérieur, 1’os spongieux, le
disque interne et le disque externe font I’unanimité. En effet, les auteurs semblent étre en ac-
cord sur leurs E, étant donné que la plage de valeurs est tres restreinte. D’autre part, les struc-
tures présentant des intervalles plus larges sont 1’0s cortical, le plateau vertébral et les liga-
ments. En ce qui concerne le v, il varie plus pour les structures osseuses, contrairement aux
ligaments et au disque intervertébral. Cela est dQi au fait que, de manicre générale, le noyau
interne est considéré comme étant incompressible (v = 0,4999) et I’anneau fibreux est modélisé
avec un comportement quasi-incompressible (v = 0,45). Ce tableau s’avére étre important pour
le développement du modele d’éléments finis, car il indique le jeu que 1’on a par rapport aux
propriétés mécaniques des structures anatomiques. On témoigne aussi du fait que certains au-
teurs simplifient la représentation de la colonne en attribuant des comportements linéaires et
¢lastiques a ses structures anatomiques, c’est-a-dire les os des vertebres, les composantes du
disque ainsi que les ligaments. Par contre, il est important de soulever le fait que certaines
¢tudes définissent les ligaments avec un comportement bilinéaire ou exponentiel (Naserkhaki

et al., 2018). La Figure 1.15 illustre ces différents comportements.



35

Figure 1.15 Comportements mécaniques des ligaments selon huit auteurs
Tirée de Naserkhaki ez al. (2018)

1.4.3 Validation du modeéle d’¢éléments finis

Généralement, les mouvements physiologiques étudiés dans la littérature sont la flexion, I’ex-
tension, la flexion latérale et la torsion axiale. Une étape de pré-chargement permet de prendre
en compte le poids du haut du corps ainsi que les muscles environnant le rachis lombaire. De
nombreux auteurs emploient une force de 500 N pour représenter cela. La magnitude de cette
force est supportée par 1’étude faite par [zzo (2013) sur la stabilité de la colonne vertébrale. En
effet, ce dernier met de I’avant le fait que les activités quotidiennes exercent des forces entre
500 et 1000 N sur le rachis. Certains appliquent cette force selon le chargement suiveur alors
que d’autres I’appliquent a un point situé¢ sur une droite paralléle a I’axe de la colonne et qui
est aligné avec le centre de masse du segment thoraco-lombaire. Pour simuler les mouvements
dans les différents plans anatomiques, les chercheurs appliquent des moments de force du

méme ordre de grandeur, soit entre 2,5 et 10 Nm. Cela permet alors aux auteurs d’obtenir des
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résultats numériques qu’ils utilisent pour valider leur modé¢le. La validation consiste a compa-
rer les données obtenues avec celles de la littérature pour juger de la capacité de leur modéle a
produire des résultats similaires. Les paramétres les plus utilisés pour confirmer leurs résultats
sont I’amplitude de mouvement, la pression intradiscale et les forces exercées sur les facettes
articulaires. Il est a noter que la plupart des résultats provenant de la littérature sont issus de
simulations numériques. En fait, il serait plus intéressant de comparer les résultats numériques
avec des données in vivo ou in vitro. A ce sujet, Zander (2009) souléve le fait qu’il est difficile
d’obtenir des données in vivo a cause des limitations techniques et éthiques. L’étude effectuée
par Naserkhaki (2018) offre des résultats intéressants en ce qui a trait a la validation du modéle
d’¢léments finis, car elle utilise huit ensembles de ligaments ayant différentes propriétés mé-
caniques afin d’évaluer I’amplitude de mouvement et la pression intradiscale d’un segment
L4-L5. Cela permet alors d’avoir une plage de données a laquelle le modéle développé peut se
comparer dans le but de valider celui-ci tel qu’illustré par la Figure 1.16. Pour le modé¢le intact,
on note que les mouvements physiologiques de flexion-extension et de flexion latérale présen-
tent les plus grandes amplitudes de mouvement tandis que la torsion axiale posseéde I’amplitude
la plus faible. En ce qui concerne la pression intradiscale, elle est plus importante lors de la
flexion du segment lombaire. Il est intéressant d’observer le fait que le mouvement d’extension
peut induire une pression positive ou négative, dépendamment des ligaments étudiés. En con-
trepartie, la flexion latérale et la torsion axiale présentent des pressions intradiscales ayant

moins de variabilité.
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Figure 1.16 a) et b) : amplitude de mouvement en fonction du moment
appliqué et c) pression intradiscale en fonction du moment appliqué
Tirée de Naserkhaki et al. (2018)

1.5 Résumé des principaux enjeux

A la lumiére de ce qui a été présenté dans ce chapitre, plusieurs concepts pertinents & ce travail
ont été explicités. Or, on constate que différents enjeux émergent de la revue de la littérature.
D’abord, les études in vitro ou in vivo pouvant étre utiles pour la validation du MEF sont peu
nombreuses. Ensuite, la représentation tridimensionnelle et les propriétés mécaniques des
structures rachidiennes ne font pas I’unanimité pour les MEF. Les conditions fronti¢res et mé-
thodes de chargement des MEF différent aussi selon les études. En ce qui concerne la fusion
lombaire, I’angle d’approche optimal demeure un sujet controversé. Finalement, un choix dé-

finitif ne peut étre fait concernant le type de matériau utilisé pour la cage intervertébrale.






CHAPITRE 2

PROBLEMATIQUE, OBJECTIFS ET HYPOTHESES

Le chapitre précédent a fait 1’état de I’art quant aux concepts liés a la colonne vertébrale, la
dégénérescence discale, la fusion lombaire et la méthode par éléments finis. A partir de la
littérature, il a été possible de cerner les divers enjeux. Le chapitre qui suit souléve la problé-

matique, les objectifs ainsi que les hypotheses de ce travail.

2.1 Problématique et les enjeux

La problématique de ce mémoire se définit par les enjeux suivants :

e la cage intervertébrale et I’instrumentation postérieure altérent le comportement de la co-
lonne vertébrale;

e les études numériques portant sur I’impact de la fusion lombaire sur I’amplitude de mou-
vement et la distribution des contraintes sont peu nombreuses;

e [’effet de la porosité de la cage intervertébrale est peu étudié dans la littérature.

2.2 Objectifs principal et secondaires

Ce mémoire tente alors d’amener une solution aux problémes identifiés précédemment. Pour

ce faire, la méthodologie suivante est proposée : par I’entremise de la méthode par éléments

finis, développer les modeles numériques permettant d’évaluer I’effet des cages solides et po-

reuses sur le comportement biomécanique de la colonne vertébrale, au niveau lombaire. Il est

possible de scinder cet objectif principal en trois objectifs secondaires :

1. Développer et valider un modele du segment lombaire intact de sorte que son comporte-
ment soit similaire a celui des mod¢les existants.

2. Concevoir une cage intervertébrale et déterminer une maniere d’incorporer la porosité dans
I’implant.

3. Développer un modele du segment lombaire instrumenté et évaluer son comportement.
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23 Hypotheses de I’étude

Ce mémoire présente une premiere hypothése qui découle de la nature des méthodes par €l¢-

ments finis, étant donné que celles-ci sont fondées sur une approximation et une idéalisation

de la réalité. La seconde hypothese de ce travail concerne I’introduction d’un matériau poreux
dans le design de la cage intervertébrale en vue d’améliorer la technique de fusion lombaire.

Les hypothéses s’énoncent comme suit :

1. Les méthodes par ¢léments finis sont appropriées pour la modélisation de la colonne ver-
tébrale et les résultats obtenus au sein de ce travail sont comparables aux études in vitro et
numériques provenant de la littérature.

2. Les cages poreuses ont un impact positif sur la distribution des contraintes et I’amplitude

de mouvement du le segment lombaire.



CHAPITRE 3

METHODOLOGIE

Ce chapitre présente la méthodologie détaillée de ce travail dont les grandes étapes concernent
la modélisation tridimensionnelle du segment lombaire, le développement du MEF intact, la

conception de la cage intervertébrale et la création des MEF instrumentés.

3.1 Modélisation tridimensionnelle du segment lombaire

La Figure 3.1 présente le modele tridimensionnel du rachis lombaire. La modélisation 3D du
segment lombaire est effectuée a partir d’un modele de rachis précédemment développé par un
collegue du laboratoire. Pour résumer ce qui a été fait par ce dernier, la section lombaire d’un
modele anatomique « Sawbones » est numérisée a 1’aide d’un scanneur 3D. Cette technique de
numérisation tridimensionnelle est efficace pour une reconstruction rapide de la colonne. A la
suite de cette extraction, on a obtenu un nuage de points représentant le rachis lombaire dans
I’espace numérique. Par la suite, ce nuage de points est importé dans un logiciel de modélisa-
tion 3D tel que CATIA. Cela a permis de construire des surfaces fermées, passant par les points
extraits par le scanneur 3D. Finalement, ces surfaces ont servi de références pour la modélisa-

tion des segments lombaires en tant que géomeétries solides, par méthode de remplissage.
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Figure 3.1 Numérisation du modéle Sawbones et modélisation du ra-
chis lombaire L1-L5

3.2 Isolation du segment L3-L5 et modélisation des structures ligamentaires

Afin d’étudier uniquement le segment L3-L5, ce dernier est isolé du modéle L1-L5 présenté a
la Figure 3.1. Les Figure 3.2 et Figure 3.3 détaillent les structures du modele L3-L5. Les struc-
tures ligamentaires sont implémentées a I’aide de CATIA pour représenter au mieux 1’anato-
mie (voir Figure 3.3). Les sept ligaments sont inclus dans le mode¢le : ligament longitudinal
antérieur (ALL), ligament longitudinal postérieur (PLL), ligament inter-épineux (ISL), liga-
ment supra-épineux (SSL), ligament flavum (LF), ligament inter-transverse (ITL) et ligament
capsulaire de la facette articulaire (FCL) (Yang et al., 2017; Jiang & Li, 2019; Lu & Lu, 2019).
Dans la littérature, les ligaments sont modélisés de différentes fagons. En fait, certains cher-
cheurs préferent une modélisation solide (Zhitao Xiao ef al., 2011), tandis que d’autres optent
pour une modélisation surfacique (Schmidt et al., 2010; Xu et al., 2017), voire méme filaire
(Zander et al., 2009; W. M. Park et al., 2013; Shih et al., 2016). Or, étant donné la nature des
ligaments, il n’est pas primordial d’utiliser une modélisation solide. En fait, leurs propriétés
mécaniques peuvent s’apparenter au comportement d’un ressort. Autrement dit, les ligaments
sont des structures rigides en tension seulement. Ainsi, il se peut qu’une représentation solide

des ligaments ne soit pas optimale, en termes de gestion de ressources informatiques (Dicko,
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Tong-Yette, Gilles, Faure, & Palombi, 2015). Une solution incorporant des ¢léments filaires
ou surfaciques semble €tre plus intéressante. Dans le modéle développé, une modélisation fi-
laire est utilisée afin de représenter les ligaments de maniére a assurer une certaine fidélité a
I’anatomie humaine, tout en diminuant les colts informatiques. Les ¢léments filaires sont mo-
délisés en créant des points de référence sur les vertebres L3, L4 et LS. Ensuite, des courbes
sont tracées entre chaque point d’intérét afin de les relier. Le mod¢le actuel considére alors

uniquement les vertebres, le disque intervertébral et les ligaments.

Figure 3.2 Différentes composantes de la vertebre et du disque

Figure 3.3 Vue sagittale des ligaments et du segment L3-L5
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3.3 Apercu de I’approche méthodologique et des trois modéles d’éléments finis dé-
veloppés

La section qui suit a pour but d’expliquer la progression temporelle du segment vertébral L3-
L5 lors de la fusion lombaire. Ceci est effectué en mettant en relation les trois modeles d’¢élé-

ments finis développés (voir Figure 3.4).

Le premier MEF représente le segment intact qui est composé des vertebres L3-L5, du disque
intervertébral et des ligaments. Le MEF#1 est ensuite validé afin de s’assurer que son compor-
tement soit fidele a celui du segment L3-L5 anatomique. Ceci est important étant donné que

les MEF subséquents sont construits a partir du MEF#1.

Par la suite, le deuxieme MEF simule I’opération en enlevant la totalité du disque L4/L5. En
réalité, il se peut qu’une partie du disque traité soit laissée intacte. Ensuite, la cage interverté-
brale, la greffe osseuse et I’instrumentation postérieure sont insérées et fixées, créant ainsi le
MEF du segment instrumenté. Le MEF#2 représente alors le segment vertébral immédiatement
apres I’opération. Autrement dit, la greffe osseuse contenue a I’intérieur de la cage n’est pas
encore fusionnée aux vertébres environnantes. Pour simuler cette absence de fusion, le MEF#2
considere un contact avec friction entre les surfaces de la cage et celles des vertebres. Cela

permet ainsi d’évaluer la migration de la cage lorsque le segment subit des forces et moments.

Le troisieme MEF simule 1’état du segment aprés une période de guérison variable, c’est-a-
dire lorsque le remodelage osseux déclenché par la greffe stabilise le segment instrumentg.
Afin de simuler la fusion osseuse, le MEF#3 remplace le contact avec friction pour un contact
de type li¢ entre la cage et les vertebres, ce qui empéche le glissement entre ces structures. La
Figure 3.4 met en relation les MEF et illustre 1’évolution du segment L3-L5 lors de la fusion

lombaire.
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3.4 MEF#1 : segment L3-L5 intact

Le MEF du segment intact est le premier modele a étre développé. L’ objectif est de valider ce
modele avec la littérature afin de vérifier que sa géométrie, son maillage et ses conditions
frontieres permettent d’obtenir des résultats comparables a ceux de la littérature. Le MEF —
intact est par la suite utilis¢ comme modele de référence afin de développer les modéles sub-

séquents.

3.4.1 MEF#1-intact : modification du segment L3-L5 intact

La Figure 3.5 ci-dessous illustre la géométrie du segment vertébral L3-L5 qui est utilisée pour
définir le modele d’¢éléments finis. La géométrie du segment vertébral étudié inclut les struc-
tures suivantes : les vertebres L3-L5, les disque intervertébraux L3/L4 et L4/L5 et les sept
ligaments. Des modifications sont apportées au modele tridimensionnel afin de respecter 1’ana-
tomie de la colonne vertébrale. Dans un premier temps, le disque est divisé en deux parties afin
de pouvoir représenter le noyau pulpeux et ’anneau fibreux. Les parties interne et externe
occupent 30% et 40% respectivement, selon la littérature (Zhao, Du, Xie, & Zhao, 2018; Jiang
& Li, 2019). La géométrie en périphérie du noyau et de I’anneau est également simplifiée. Ceci
est effectué¢ dans le but de faciliter 1’étape concernant le maillage, qui fait I’objet de la section
suivante. Cela a permis d’éviter des problemes pouvant étre causés par la présence de formes
plus complexes. Dans un deuxieme temps, les vertebres sont séparées en trois parties pour
représenter 1’os cortical, I’os spongieux et 1’os postérieur. Cette distinction est effectuée étant
donné que les structures externe, interne et postérieure des vertebres posseédent différents com-

portements mécaniques.
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Figure 3.5 Modifications apportées a la géométrie du segment L3-L5 intact

3.4.2 MEF#1-intact : maillage du segment L.3-L5 intact

La Figure 3.6 et le Tableau 3.1 présentent en détail le maillage du segment intact. La géométrie
du modele d’¢éléments finis est définie sur ANSYS en important le fichier STEP du segment
L3-L5 développé sur CATIA. Le modéle ci-contre comporte des ¢léments de type solide (ver-
tebres et disque intervertébral), des éléments de type filaires (fibres de collagéne) ainsi que des
¢léments de type ressort (ligaments). Il s’ensuit que 1’approche pour le maillage différe d’une
structure a I’autre; il faut déterminer la méthode de maillage la plus approprié¢e. Globalement,
le maillage du modele se compose d’éléments linéaires de type SOLID185 et SOLID285. Pre-
mic¢rement, une combinaison d’¢léments solides de type tétracdre permet le maillage des corps
vertébraux. Deuxiemement, le disque intervertébral est aussi modélisé a I’aide d’éléments so-
lides a quatre faces. Troisiémement, les fibres de collagéne sont modélisées par des éléments
filaires rigides en tension uniquement (LINK180). Finalement, les ligaments sont modélisés
en utilisant des ¢léments de type ressorts non-linéaires (COMBIN39) qui ne nécessitent pas de

maillage.
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Figure 3.6 Maillage du segment L3-L5 intact (MEF#1)

Tableau 3.1 Détails du maillage pour le segment L3-L5 intact (MEF#1)

Vertebres Elément l’\lrormbre Taille d’élément
d’éléments (mm)
L3 31169
Tétraédre :
L4 26924 3
SOLID185
L5 27160
Disques Elément Nombre Taille d’élément
(L3/L4 + 1L4/L5) d’éléments (mm)
Noyaux pulpeux Tétraddre - 9820
2
Anneaux fibreux SOLID285 16257
Fibres de collagene | Filaire : LINK180 160 -
Ligaments Elément I’V’Ofnbre Longueur
(L3/L4 + L4/L5) d*éléments moyenne (mm)
ALL 10
PLL 4
LF 6
Ressort :
ISL 4 -
COMBIN39
SSL 4
ITL 8
FCL 40




49

343 MEF#1-intact : propriétés mécaniques des structures rachidiennes

Le Tableau 3.2 détaille les comportements et les propriétés mécaniques mentionnés ci-dessous.
On a considéré les structures des vertebres (os cortical, spongieux et postérieur) comme étant
des matériaux isotropes, linéaires et ¢élastiques, ayant des E et v différents. Quant au disque
intervertébral, un comportement hyperélastique suivant le modele de Mooney-Rivlin a deux
parametres (coefficients cio et co1) lui est assigné. La différence entre les structures interne et
externe du disque réside dans le fait que le noyau pulpeux se comporte comme un solide in-
compressible alors que I’anneau fibreux se voit attribuer un comportement quasi-incompres-
sible. Cela se traduit alors par des coefficients d’incompressibilité (di) plus faibles, s’appro-
chant de la valeur de 0 qui représente un matériau parfaitement incompressible. En ce qui con-
cerne les fibres de collagéne a I’intérieur de 1’annulus, un comportement linéaire et ¢lastique
agissant uniquement en tension leur est associ¢. Le comportement mécanique des ligaments
est modélisé par des courbes force-déformation (voir Figure 3.7). Autrement dit, leurs E res-
pectifs changent en fonction de la déformation subie par les ligaments. Pour étre plus précis,

les ligaments deviennent généralement plus rigides au fur et a mesure qu’ils sont étirés.

Figure 3.7 Courbes force-déformation des ligaments
Adaptée de Schmidt ef al. (2012); Jiang et Li (2019)
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Tableau 3.2 Comportements et propriétés mécaniques des structures du rachis

Vertébre Comportement E (MPa) v Source
Os
) 12 000 0,3
cortical
Os o ) (W. M. Park et
Linéaire, élastique 100 02
spongieux al.,2013)
Os
) 3500 0,25
postérieur
Disque Comportement c10 (MPa) co1 (MPa) di (MPa™) Source
Non-linéaire,
Nucléus hyperélastique et 0,12 0,03 0
incompressible
(Naserkhaki et
Non-linéaire,
al., 2018)
hyperélastique et
Annulus ) 0,18 0,045 0,4444
Quasi-
incompressible
Fibres de
Comportement E (MPa) \Y Source
collagene
Couche o )
. Linéaire, élastique et 550 0,3
interne o ] (Jiang & Li,
rigide en tension
Couche ) 2019)
uniquement 360 0,3
externe
Ligament Comportement Source
ALL, PLL, Non-linéaire, )
] ) ) (Schmidt et al.,
LF, ISL, hyperélastique et Courbes de force-déformation définies a la
2012; Jiang &
SSL, ITL, rigide en tension Figure 3.7
Li, 2019)
FCL uniquement
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3.4.4 MEF#1-intact : conditions frontiéres du segment intact

La Figure 3.8 illustre les conditions frontiéres et les méthodes de chargements et le Tableau
3.3 présente leurs détails. Celles-ci sont déterminées en fonction de ce qui est proposé dans la
littérature. Le mod¢le actuel présente quatre conditions frontieres. D’abord, la surface infé-
rieure de 1’os cortical de la vertébre L5 est fixée de manicre rigide. Autrement dit, aucune
translation ou rotation n’est permise a ce niveau. Ensuite, la méthode employée pour appliquer
les forces et moments est celle du chargement concentrique. La surface supérieure de la ver-
tebre L3 est donc utilisée afin de définir les conditions frontiéres de force et de moment de
force. La force permet de précharger le rachis lombaire et représente le poids du tronc ainsi
que les forces environnantes, c’est-a-dire celles des muscles (Xu et al., 2017). Le moment,
quant a lui permet d’induire les mouvements physiologiques de rotation. Les chargements étu-
diés dans le modele sont alors la flexion, I’extension, la flexion latérale (droite) ainsi que la
rotation axiale (antihoraire). Les détails a propos des conditions fronticres et des méthodes de
chargements se trouvent dans le tableau ci-dessous. Finalement, les surfaces de contact entre
les vertebres, le disque intervertébral et les ligaments sont définies comme étant liées. Les
déplacements et rotations induits par les chargements sont donc transférés d’un corps a 1’autre
en concordance avec le fait que les structures s’adhérent entre-elles. En ce qui concerne les
facettes articulaires, des contacts sans friction sont définis ce qui permet aux facettes de glisser

I’une sur I’autre, sans qu’il n’y ait de pénétration entre les structures.
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Tableau 3.3 Détails des conditions frontieres et des méthodes de chargement
du MEF#1-intact

L5

4) Contact de type

sans friction

Surface des
facettes

articulaires

Corps Représentation
Condition frontiére Magnitude Source
d’application physiologique
1) Force compressive 400 N Poids du tronc
Surface
supérieure du (Yang et al.,
Flexion
corps vertébral 2017;
L3 Extension Naserkhaki
2) Moments de force 10 Nm
Flexion latérale | € al., 2018;
Zhang,
Rotation axiale
Fogel, et al.,
Surface inférieure 2018; Jiang
3) Support fixe du corps vertébral - - & Li, 2019)

Figure 3.8 MEF#I1-intact avec les conditions fronti¢res et chargements
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3.5 MEF#2 : segment L3-L5 instrumenté, sans fusion osseuse

Afin d’obtenir le MEF du segment instrumenté, les structures suivantes sont modélisées sur
CATIA : cage intervertébrale, greffe osseuse et instrumentation postérieure. Par la suite, des
modifications sont apportées au segment intact dans le but d’insérer et fixer ces structures.
Etant donné I’introduction de structures additionnelles, il est nécessaire de créer de nouvelles

conditions frontiéres afin de modéliser le MEF — instrumenté, sans fusion osseuse.

3.5.1 MEF#2-instrumenté, sans fusion : modélisation de la cage intervertébrale, de
la greffe osseuse et de I’instrumentation postérieure

Les détails concernant la géométrie ainsi que les dimensions de ces structures se trouvent a la
Figure 3.9. La mod¢lisation de la cage intervertébrale, de la greffe osseuse et de I’instrumen-
tation postérieure est effectuée sur CATIA. La cage est congue en s’inspirant des designs trou-
vés dans la littérature (Soltani et al., 2014; Y. H. Lee et al., 2016; Choi, Kim, Hur, & Seong,
2018; Zhang, Li, et al., 2018). Elle est modélisée selon un design permettant une insertion par
approche postérieure ou transforaminale. Sa géométrie est composée d’une partie externe
(orange) et d’une partie interne (bourgogne). De cette manigére, il est possible de lui attribuer
différentes propriétés mécaniques, selon la simulation d’intérét. Par exemple, la partie externe
peut étre considérée entierement solide tandis que la partie interne peut étre poreuse. Ceci est
une fagon d’étudier I’effet de la porosité sur le comportement global du segment L3-L5 instru-
menté. Un espace vide est également modélis¢ au centre de la cage, allant de bord en bord. Cet
espace permet de modéliser la greffe osseuse, qui est située a I’intérieur de I’implant. Ce design
est fait dans le but de bien contenir la greffe osseuse et pour éviter tout mouvement possible
de celle-ci. Quant a I’instrumentation postérieure, elle est modélisée et simplifiée en se référant
a des modeles de tiges et de vis orthopédiques utilisés en milieu clinique. L’ instrumentation
postérieure est composée de deux tiges et de quatre vis. L’insertion de ces structures dans le

segment L3-L5 est démontrée a la Figure 3.10.
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Figure 3.9 Géométries et dimensions de la cage intervertébrale, de la greffe osseuse,
des tiges et des vis

3.5.2 MEF#2-instrumenté, sans fusion : modification du segment L3-L5 intact

La Figure 3.10 résume les étapes concernant la modification du segment L3-L5 intact qui ont
permis de créer la géométrie du segment L3-L5 instrumenté. Il est a noter que quelques struc-
tures sont cachées afin de mieux visualiser le segment L4/L5. Les modifications sont apportées
a la géomeétrie du segment intact L3-L5 pour simuler I’insertion de la cage intervertébrale et la
fixation de I’instrumentation postérieure. D’abord, le noyau pulpeux ainsi que I’anneau fibreux
sont retirés afin de libérer I’espace intervertébral. La greffe osseuse est ensuite mise a I’inté-
rieure de la cage. L implant est alors inséré dans 1’espace intervertébral, suivant une approche
postérieure. Il est placé au centre de cet espace de manicre a remplacer I’endroit précédemment
occupé par le noyau. Ce positionnement centré par rapport aux plans antéro-postérieur et mé-
dio-latéral est choisi afin d’éviter ’instabilit¢ du segment vertébral. L’usage individuel de la
cage ainsi que le design de celle-ci justifient également cette disposition. Par la suite, la fixation
de I’instrumentation postérieure doit étre effectuée. Pour ce faire, chaque tige est insérée a
travers deux vis orthopédiques. L’étape suivante consiste a enlever de la matiére aux vertébres
en créant des trous ayant une profondeur appropriée et un diametre égal a celui des vis. C’est

ainsi que I’instrumentation postérieure est fixée en respectant ce qui est fait en milieu clinique.
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Figure 3.10 Modifications apportées pour obtenir le segment instrumenté

353 MEF#2-instrumenté, sans fusion : maillage du segment L.3-L5 instrumenté

La Figure 3.11 et le Tableau 3.4 présentent les détails en ce qui a trait au maillage du segment
L3-L5 instrumenté. La géométrie du segment L.3-L5 instrumenté est importée sur ANSYS en
fichier STEP afin de permettre le maillage de celui-ci. En ce qui concerne le maillage des
vertebres, celui-ci est 1égérement différent du segment intact, car son nombre total d’éléments
est plus faible. Ceci est dii au fait qu’on a enlevé de la mati¢re dans 1’os afin de placer les vis
orthopédiques. Le type et la taille d’éléments utilisés pour le maillage des vertébres demeurent
identiques. Pour ce qui est du maillage de la cage intervertébrale et de la greffe osseuse, des
¢léments solides de type tétracdre (SOLID185) sont utilisés. Le maillage des tiges et des vis
orthopédiques, quant a lui, est aussi composé¢ d’¢léments solides de type tétracdre (SOLID185).
Pour les modéles d’éléments finis du segment L3-L5 instrumenté, les ligaments sous forme de
ressorts non-linéaires (COMBIN39) demeurent intacts. Le choix de garder les ligaments est

justifié par le fait que les résultats ne varient pas significativement en 1’absence de ceux-ci.



Tableau 3.4 Détails du maillage du segment L3-L5 instrumenté

, Nombre Taille d’élément
Vertébres Elément
d’éléments (mm)
L3 31169
Tétracdre :
L4 26 595 3
SOLID185
L5 26 686
, Nombre Taille d’élément
Disque (L3/L4) Elément
d’éléments (mm)
Noyau pulpeux 3980
Tétraédre : 5
SOLID285
Anneau fibreux 7 486
Fibres de collagéne | Filaire : LINK180 80 -
, Nombre Taille d’élément
Ligaments Elément
d’éléments (mm)
ALL 10
PLL 4
LF 6
Ressort :
ISL 4 3
COMBIN39
SSL 4
ITL 8
FCL 40
, Nombre Taille d’élément
Implant Elément
d’éléments (mm)
Cage Tétraédre : 16 528 .
Greffe SOLID185 6 620
Instrumentation , Nombre Taille d’élément
Elément
postérieure d’éléments (mm)
Tiges Tétraédre : 1293 5
Vis orthopédiques SOLID185 5652
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Figure 3.11 Maillage du segment L3-L5 instrumenté

3.54 MEF#2-instrumenté, sans fusion : propriétés mécaniques du segment

Les comportements et propriétés mécaniques du modele sont résumés dans le Tableau 3.5. Les
comportements des structures telles que I’os cortical, I’0s spongieux, 1’os postérieur, le disque
intervertébral, les fibres de collagénes et les ligaments ne sont pas mentionnées dans ce tableau,
car leurs propriétés mécaniques demeurent les mémes que pour le MEF L3-L5 intact. Etant
donné sa nature, la greffe osseuse se voit attribuer un comportement identique a celui de 1’os
spongieux. Pour ce qui est de la cage intervertébrale, on lui associe un comportement linéaire
et ¢lastique ainsi que les propriétés mécaniques du Ti6Al4V. Différents E sont utilisés pour
définir les parties externe et interne de la cage (Quevedo Gonzalez & Nuno, 2016). Ceci est
effectué¢ dans le but de simuler la porosité de la cage; la partie externe est considérée solide
tandis que la partie interne peut étre soit solide, soit poreuse. Il est a noter que plus un matériau
est poreux, plus son module d’¢lasticité est faible (Zhang, Li, et al., 2018; C. Chen et al., 2019).
Finalement, I’instrumentation postérieure possede les propriétés de I’alliage de titane Ti6Al4V

a I’état entierement solide. L’effet de porosité n’est pas étudié sur les tiges et vis, car celles-ci
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ont pour but de stabiliser et fixer le segment vertébral. La rigidité de I’instrumentation posté-

rieure permet de diminuer les risques de mouvements excessifs dans les différents plans ana-

tomiques.
Tableau 3.5 Comportements et propriétés mécaniques des structures
du segment instrumenté
Implant Comportement E (MPa) v Source
Cage (partie
&0 110 000 0,3
externe)
Lindaire. clasti (Quevedo Gonzalez
- inéaire, ¢lastique
Cage | Solide q 110 000 & Nuno, 2016)
(partie P76 13900 0,3
interne) P89 5520
(Z. Xiao, Wang,
Greffe Linéaire, élastique 100 0,2
Gong, & Zhu, 2012)
Instrumentation
Comportement E (MPa) v Source
postérieure
Tige
Vi Linéaire, élastique 110 000 0,3 (Yang et al., 2017)
is
3.5.5 MEF#2-instrumenté, sans fusion : conditions fronti¢res du segment

La Figure 3.12 met en évidence le scénario de chargement du MEF#2. Les conditions fronticres
et les chargements du MEF instrumenté sont les mémes que ceux du MEF intact (voir Tableau
3.3). La surface supérieure de la vertebre L3 est alors utilisée pour appliquer la force compres-
sive ainsi que les moments de force permettant de générer les mouvements anatomiques du
segment vertébral. Ensuite, le support fixe du MEF instrumenté est défini par la surface infé-
rieure de la vertebre L5 pour empécher la translation et la rotation dans tous les axes. Pour ce
qui est des conditions de contact relatives aux vertebres, les structures osseuses qui les com-

posent sont liées entre-elles. Comme pour le MEF intact, un contact sans friction est modélisé
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sur les facettes articulaires pour permettre un glissement entre ces surfaces sans aucune résis-
tance de friction (Zhang, Li, et al., 2018; Jiang & Li, 2019). Par la suite, le contact entre la
cage intervertébrale et les vertebres est défini par un coefficient de friction de 0,5 (Tsuang et
al., 2009; Calvo-Echenique, Cegonino, Chueca, & Perez-Del Palomar, 2018). Ce coefficient
permet d’imiter 1’effet des dents de scie incorporées dans le design de I’implant, sans devoir
les modéliser (Galbusera, Schmidt, & Wilke, 2012; Bozkurt et al., 2018). Le role de ces dents
est d’assurer un ancrage adéquat de la cage a la suite de son insertion, limitant alors les mou-
vements excessifs de celle-ci (Cho et al., 2008; Kang et al., 2013). Le fait de considérer la
friction entre ces surfaces permet donc a la cage de migrer lors des chargements du MEF ins-
trumenté. On suppose un contact avec friction a ce niveau étant donné que ce MEF considére
que la fusion osseuse n’a pas encore eu lieu. Puis, des conditions de contact de type li¢ sont
définies entre 1’instrumentation postérieure et les vertebres. Ce MEF simule ainsi les
mouvements anatomiques du segment vertébral lors de la période de temps immédiatement

apres I’insertion de la cage, c’est-a-dire lorsque la fusion osseuse n’est pas encore entamée.

Figure 3.12 Conditions frontieres du MEF#2 — instrumenté, sans
fusion osseuse
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3.6 MEF#3 : segment L3-L5 instrumenté, avec fusion osseuse

La géométrie et le maillage du segment L3-L5 instrumenté, avec fusion osseuse sont identiques
a ceux du MEF#2 — instrumenté¢, sans fusion osseuse. La méthodologie demeure donc la méme
concernant les étapes de modélisation et de maillage. Cependant, une modification est apportée

aux conditions de contact pour simuler la fusion osseuse.

3.6.1 MEF#3-instrumenté, avec fusion : conditions frontiéres du segment

La Figure 3.13 fait une synthése des conditions frontiéres et chargements appliqués au MEF#3
— instrumenté, avec fusion et le Tableau 3.6 présente la différence entre les conditions de con-
tact des MEF instrumentés. Les conditions fronti¢res et les chargements du MEF avec fusion
sont les mémes que ceux du MEF sans fusion étant donné que les MEF sont identiques (voir
Tableau 3.3). Or, la seule différence réside dans le fait que le MEF actuel considére la réussite
de la fusion osseuse. Les conditions de contact entre la cage et les vertébres sont alors de type
lié, contrairement au précédent MEF instrumenté. Il n’y a donc plus de glissement induit par
la friction entre la cage et les vertebres étant donné que ces structures sont désormais fortement
liées. Autrement dit, la fusion osseuse permet au segment instrumenté d’atteindre une stabili-

sation adéquate.

Tableau 3.6 Différence entre les conditions de contact des MEF#2 et 3

Représentation
MEF Corps d’application Condition de contact
physiologique
) Friction, avec un ]
MEF#2 : instrumenté, sans ) o Simuler I’absence de
) coefficient de friction de )
fusion osseuse 0.5 fusion osseuse
Cage intervertébrale et ’
surfaces des vertebres
MEF#3 : instrumenté, avec LaetLs Lic Simuler la fusion
ié
fusion osseuse osseuse
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Figure 3.13 Conditions frontieres du MEF#3-instrumenté,
avec fusion osseuse

3.7 Résumé des trois MEF développés

Le Tableau 3.7 synthétise les MEF développés ainsi que les résultats évalués lors du post-
traitement. L approche méthodologique de ce mémoire a mené au développement de trois MEF
distincts, soit le segment intact (MEF#1), le segment instrumenté, sans fusion (MEF#2) et le
segment instrumenté, avec fusion (MEF#3). D’abord, le MEF#1 représente le segment L3-L5
intact et comprend les vertebres, les disques intervertébraux ainsi que les ligaments. Ensuite,
le MEF#2 retire le disque L4/L5 afin d’insérer a ce niveau la cage intervertébrale, la greffe
osseuse ainsi que I’instrumentation postérieure. Un contact avec friction est alors défini entre
I’interface cage-vertébres pour considérer 1’absence de fusion osseuse. Finalement, le MEF#3
modifie I’interface cage-vertebres pour un contact de type li¢ dans le but de simuler la réussite
de la fusion osseuse. En ce qui concerne le post-traitement, il est a noter que différents résultats
sont évalués en fonction du cas de chargement appliqué. Par exemple, le range of motion
(ROM) et la pression intradiscale du MEF#1 sont comparées aux résultats obtenus par d’autres

¢tudes pour la validation du modgle.
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Tableau 3.7 Synthese des MEF développés et résultats évalués

Contact cage- | Porosité de Cas de Résultats
MEF Structures
vertébres la cage chargement évalués
ROM
10 Nm o
(validation)
Pression
1000 N intradiscale
Vertébres (validation)
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(intact) intervertébraux Pression
Ligaments intradiscale
400N et 10
Force aux
Nm
facettes
Distribution des
contraintes
Contact cage- | Porosité de Cas de Résultats
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vertébres la cage chargement évalués
Vertébres ROM
MEF#2 Disque e Cage -
(instrumenté, . . . Pression
intervertébral Avec friction solide . .
sans fusion intradiscale
L3/L4 e Cage F
orce aux
osseuse) Ligaments poreuse | 400 Net 10
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Cage a76% Nm Distribution d
istribution des
MEF#3 intervertébrale e Cage traint
. . contraintes
(instrumenté, Greffe osseuse Lié poreuse
avec fusion Instrumentation 2 89% Migration de la
osseuse) postérieure cage




CHAPITRE 4

RESULTATS
4.1 MEF#1-intact : observations et mesures effectuées

La section qui suit présente les principaux résultats concernant le modeéle du segment L3-L5
intact. Les résultats d’intérét sont le ROM, la pression intradiscale, les forces aux facettes arti-

culaires et la distribution des contraintes.

4.1.1 MEF#1-intact : ROM

Les ROM des segments L3/L4 et L4/L5 sont mesurés dans les quatre directions étudiées, soit
la flexion, I’extension, la flexion latérale et la rotation axiale. La Figure 4.1 présente les courbes
de ROM du MEF —intact. Un cas de chargement utilisant des moments de force est choisi dans
le but de valider le MEF — intact avec la littérature. Lorsqu’on applique des moments purs de
10 Nm sur le segment intact, on remarque le comportement non-linéaire du modele. En général,
plus le moment de force exercé augmente, plus le taux de croissance du ROM diminue. Ceci
est vrai pour la flexion, I’extension et la rotation axiale, qui tendent vers une asymptote, soit
une valeur limite. Cependant, le ROM en flexion latérale ne semble pas avoir atteint son maxi-
mum. Ensuite, une certaine symétrie est observée pour le mouvement de flexion-extension. En
fait, le ROML3/L4 en flexion est identique a celui en extension, soit de 3,9°. Cette symétrie n’est
pas observée au niveau du segment L4/L5, car le ROML4/Ls est de 4,4° en flexion et de 5,3° en
extension. Quant a la flexion latérale, elle posséde la plus grande amplitude de mouvement,
soit de 7,2° pour L3/L4 et de 7,5° pour L4-L5. A ’opposé, la rotation axiale présente le ROM
le plus faible, tel que ROML3/14 = 2,7° et ROML4/Ls = 2,4°. On observe aussi que le ROML3/.4
est inférieure au ROML4/15 dans toutes les directions, sauf en rotation axiale. Finalement, on
observe une stabilité du segment intact dans toutes les directions, car les courbes de ROM ne

présentent pas de changements abrupts lorsque le moment de force augmente.
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Figure 4.1 MEF#1-intact : ROM des segments L3/L4 et L4/L5 en
fonction du moment dans les quatre directions

La Figure 4.2 met en relation les ROMvr3/iL4 et ROMLa/Ls avec les valeurs de ROM obtenues
dans une étude in vitro (Yamamoto, Panjabi, Crisco, & Oxland, 1989). Les valeurs maximales
du MEF#1 sont présentées dans cette figure. De plus, la somme des ROM en flexion et en
extension est effectuée afin de permettre la comparaison. Concernant les ROM en flexion la-
térale et en rotation axiale, il est a noter qu’ils sont calculés uniquement pour un coté, c¢’est-a-
dire pour une flexion latérale vers la droite et une rotation axiale dans le sens antihoraire. On
observe donc que les ROML3L4 et ROMLars du MEF#1 se situent a ’intérieur de I’intervalle

déterminé par Yamamoto (1989).
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Figure 4.2 MEF#1-intact : ROM des segments a) L3/L4 et b) L4/L5 en comparaison
avec ceux de Yamamoto (1989)

La Figure 4.3 superpose les courbes de ROM du MEF#1 sur celles provenant de 1’étude de
Naserkhaki (2018). Elle comprend les résultats d’une étude in vitro (orange) et de huit études
numériques (vert et violet). On observe d’abord que le comportement non-linéaire du MEF#1
est similaire a celui des autres études. Pour les mouvements de flexion et d’extension, le ROM
du MEF#1 se trouve a l’intérieur des courbes issues des études numériques. La courbe en
flexion est en dega des valeurs in vitro avec une différence de 0,56° tandis que celle en exten-
sion est comprise dans ces valeurs. Pour ce qui est de la flexion latérale, son ROM est fidele
aux résultats de la littérature pour les moments de force situés entre 0 et 5 Nm. Cependant, son
amplitude de mouvement maximale s’avere étre supérieure a celle des études in vitro et numé-
riques avec un écart de 0,33°. Finalement, le ROM en rotation axiale est plus élevé que celui
des études numériques de 0,53° alors qu’il se situe a I’intérieur de I’intervalle déterminé par

I’étude in vitro.
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Figure 4.3 MEF#]1-intact : ROM du segment L4/L5 en comparaison
avec ceux de la littérature
Adaptée de Naserkhaki et al. (2018)

4.1.2 MEF#1-intact: pression intradiscale

La pression intradiscale du segment L4/L5 est mesurée en appliquant une force compressive
de 1000 N sur le mode¢le intact. Ce cas de chargement est utilisé afin de valider le mod¢le avec
I’étude de Dreischarf (2014). La Figure 4.4 illustre I’évolution de la pression intradiscale en
fonction de la force compressive. On dénote d’abord que la pression augmente proportionnel-
lement avec la force de compression et qu’une relation quasi-linéaire existe. En fait, une force
de 200 N induit une pression de 0,25 MPa alors qu'une force de 1000 N permet d’atteindre
une pression interne de 1 MPa. Finalement, on constate que la pression intradiscale mesurée
dans le MEF#1 se situe a I’intérieur des valeurs présentées par Dreischarf (2014) qui provien-

nent d’études in vitro et numériques.
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Figure 4.4 MEF#]1-intact : pression intradiscale du segment L4/L5
en fonction de la force compressive
Adaptée de Dreischarf et al. (2014)

La Figure 4.5 présente les pressions intradiscales du segment L3/L4 mesurées dans le MEF#1
lors des différents mouvements. Pour obtenir ces valeurs, le scénario de chargement consiste a
exercer une force compressive de 400 N suivie d’un moment de force de 10 Nm. Ceci permet
de valider les pressions intradiscales du MEF#1 avec celles de 1’étude numérique de Jiang
(2019), qui se trouvent aussi sur cette figure. On observe d’abord que la pression a I’intérieur
du nucléus est toujours plus faible que celle exercée sur 1’annulus. Ensuite, il s’avére que le
mouvement de flexion latérale exerce les pressions les plus élevées, autant dans le nucléus que
dans I’annulus. A ’opposé, la rotation axiale induit les plus faibles pressions intradiscales.
Pour finir, les pressions calculées dans le MEF#1 sont généralement plus faibles que celles

déterminées par Jiang (2019).
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Figure 4.5 MEF#1-intact : pression a l'intérieur du disque L3/L4 selon
le mouvement simulé, en comparaison avec Jiang (2019)

4.1.3 MEF#1-intact : forces aux facettes articulaires

Les forces aux facettes articulaires sont mesurées en utilisant des sondes positionnées sur les
facettes des segments L3/L4 et L4/L5 du modéle intact. Le cas de chargement utilisé est une
force compressive de 400 N et un moment de force de 10 Nm. La Figure 4.6 présente les forces
de réaction calculées sur la surface entiére des facettes gauche et droite en flexion, extension,
flexion latérale et rotation axiale. On constate en premier lieu que les forces de réaction n’ont
pas la méme amplitude, selon le segment d’intérét et le mouvement simulé. Premiérement, le
segment L4/L5 présente des forces aux facettes en flexion et en extension tandis qu’aucune
force n’est mesurée pour le segment L3/L4. Deuxiemement, les forces maximales sont exer-
cées sur les facettes droites lors de la rotation axiale. En fait, ce mouvement induit des forces
de 169,3 N (L3/L4) et de 157,0 N (L4/L5) tandis que les autres mouvements produisent des
forces entre 0 et 85,3 N. Troisiemement, I’asymétrie anatomique du segment L4-L5 transparait
par le fait que les forces exercées sur les facettes gauche et droite ne sont pas identiques pour

tous les mouvements. Finalement, les écarts de forces entre les facettes gauche et droite sont
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plus prononcés en flexion latérale et rotation axiale. Ceci est dii au fait que ce sont des mou-
vements naturellement asymétriques. En d’autres mots, il est attendu d’observer une facette

articulaire qui soit moins sollicitée ou aucunement sollicitée, tel que pour la rotation axiale.

Figure 4.6 MEF#1-intact : forces de réaction sur les facettes des
segments L.3/L4 et L4/L5 selon les mouvements

414 MEF#1-intact : distribution des contraintes

La Figure 4.7 illustre la distribution des contraintes équivalentes selon le mouvement simulé
et le Tableau 4.1 présente les contraintes maximales ainsi que leur localisation sur le segment
L3-L5. Une force de 400 N et un moment de 10 Nm sont appliqués sur MEF#1. Lors de la
flexion, les contraintes sont davantage concentrées sur les os postérieurs, les pédicules et les
corps vertébraux. Une contrainte maximale de 49,2 MPa se trouve sur I’extrémité de 1’os pos-

térieur de la vertebre L4. De plus, les contraintes sont principalement distribuées sur les ver-
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tebres L3 et LS. Ensuite, le mouvement d’extension induit une plus faible distribution des con-
traintes, par rapport a la flexion. En fait, les contraintes se situent majoritairement sur les pé-
dicules ainsi que les cotés des corps vertébraux L3 et L4. Lors de I’extension, une contrainte
maximale de 32,1 MPa est exercée sur la facette droite de la vertébre L3. Quant a la flexion
latérale, on observe que les charges se concentrent plutot sur le coté droit des corps vertébraux.
De plus, on remarque que ces contraintes diminuent tout au long du segment L3-L5. Un maxi-
mum de 25,8 MPa est mesuré sur la facette gauche de la vertebre L4. Finalement, la rotation
axiale entraine une forte concentration de contraintes sur les pédicules et les facettes droites
des segments L.3/L4 et L4/L5. La contrainte maximale se situe alors sur la facette droite de la
vertebre L4 et possede une valeur de 38,2 MPa. Pour finir, la distribution des contraintes per-

met de cerner les structures les plus sollicitées lors des mouvements appliqués au modéele intact.

Figure 4.7 MEF#1-intact : distribution des contraintes en flexion,
extension, flexion latérale et rotation axiale
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Tableau 4.1 MEF#1-intact : contraintes maximales et leur localisation
selon le mouvement simulé

Contrainte maximale Localisation de la
Mouvement
(MPa) contrainte maximale
' Extrémité de I’os
Flexion 49,2 .
postérieur L4
' Facette droite de la
Extension 32,1
vertebre L3
. Facette gauche de la
Flexion latérale 25.8
vertebre L4
_ ‘ Facette droite de la
Rotation axiale 38,2
vertebre L4
4.2 MEF#2-instrumenté, sans fusion et MEF#3-instrumenté, avec fusion : obser-

vations et mesures effectuées

Les résultats concernant le MEF#2 et le MEF#3 sont présentés dans la section qui suit. Le
MEF#2 représente le modele instrumenté, sans fusion osseuse, tandis que le MEF#3, quant a
lui, simule la fusion osseuse. Les résultats pertinents tel que le ROM, la pression intradiscale,
les forces aux facettes articulaires et la distribution des contraintes permettent d’évaluer les
effets liés a I’insertion de la cage intervertébrale, a la fixation de vis orthopédiques et a la fusion
osseuse. Il est important de souligner le fait que les MEF #2 et #3 possédent chacune trois
séries de données. Ceci est dii au fait que 1’on simule trois cages ayant différentes porosités,

soit une cage solide (P0), une cage poreuse a 76% (P76) et une cage poreuse a 89% (P89).

4.2.1 MEF#1-intact, MEF#2-instrumenté, sans fusion et MEF#3-instrumenté, avec
fusion : comparaison du ROM

Le ROM est calculé dans les segments L.3/L4 et L4/L5 pour les quatre cas de chargement. La
Figure 4.8 présente ces amplitudes de mouvement pour le MEF#1, le MEF#2 et le MEF#3.

Dans la Figure 4.8a), on trouve les ROM mesurés au niveau du segment L3/L4. On note alors
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que les valeurs de ROM des MEF#2 et 3 sont plus élevées que celles du MEF#1. Cette affir-
mation est juste pour la flexion, I’extension et la flexion latérale. En fait, on observe une aug-
mentation de 1-2° par rapport au MEF intact. Cependant, le ROM en rotation axiale demeure
constant entre les MEF intact et instrumentés. De plus, aucune différence importante n’est
observée entre le ROM des MEF instrumentés avec et sans fusion osseuse. A 1’opposé, plu-
sieurs différences sont observées dans la Figure 4.8b), qui présente les valeurs de ROM du
segment L4/L5, dans laquelle la cage intervertébrale est insérée. Par rapport au ROM du MEF
intact, les ROM du MEF instrumenté sans fusion osseuse sont réduits de 84,3% en flexion, de
83,6% en extension, de 81,8% en flexion latérale et de 50,0% en rotation axiale. Finalement,
les ROM du MEF instrumenté avec fusion osseuse sont diminués de 90,4-94,9%, tel que les

valeurs de ROM soient moins de 0,6° pour tous les mouvements.

Figure 4.8 Comparaison des ROM mesurés au niveau du segment a) L3/L4 et b) L4/L5
selon les mouvements et MEF simulés

4.2.2 MEF#1-intact, MEF#2-instrumenté, sans fusion et MEF#3-instrumenté, avec
fusion : comparaison de la pression intradiscale

Les pressions intradiscales maximales du segment L3/L4 sont mesurées et présentées a la
Figure 4.9. Dans la Figure 4.9a), on observe d’abord que la pression du nucléus augmente dans

le cas du MEF#2 et du MEF#3. Les plus grands écarts de pression entre le MEF intact et les
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MEF instrumentés se produisent lors de la flexion et de la flexion latérale. On remarque éga-
lement qu’il n’y a pas de différence de pression entre les MEF instrumentés. En ce qui concerne
les pressions a I’intérieur de 1’annulus (voir Figure 4.9b)), elles sont quasi-identiques pour les
MEF#2 et 3. De plus, les pressions du MEF intact sont inférieures a celles des autres MEF,
I’exception étant la pression produite lors du mouvement d’extension. Finalement, les pres-
sions exercées dans I’annulus sont globalement plus ¢levées que celles mesurées dans le nu-

cléus.

Figure 4.9 Comparaison des pressions a l'intérieur du a) nucléus et de
b) I'annulus selon les mouvements et MEF simulés
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4.2.3 MEF#1-intact, MEF#2-instrumenté, sans fusion et MEF#3-instrumenté, avec
fusion : comparaison des forces aux facettes articulaires

La Figure 4.10 fait la comparaison des forces aux facettes entre le MEF intact et les MEF
instrumentés. La Figure 4.10a) présente les forces au niveau du segment L3/L4. Lors de I’ex-
tension, le MEF#3 présente de faibles forces aux facettes de I’ordre de 0,15 N. Pour les autres
mouvements, il est possible de voir que les forces de réactions sont du méme ordre de grandeur
et demeurent inchangées pour tous les modéles. Ceci n’est pas le cas au niveau du segment
L4/L5 (voir Figure 4.10b)). Contrairement au mode¢le intact, le MEF#3 présente des forces de
réaction nulles sur les facettes dans toutes les directions. Le MEF#2, quant a lui, produit seu-

lement une force de réaction sur la facette droite lors de la rotation axiale.

Figure 4.10 Comparaison des forces aux facettes des segments

a) L3/L4 et b) L4/L5 selon les mouvements et MEF simulés
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4.2.4 MEF#2-instrumenté, sans fusion : migration de la cage

La migration de la cage est uniquement calculée pour le MEF#2 étant donné que ce modele
considere un contact de type friction entre I’implant et les vertébres. La Figure 4.11a) illustre
I’évolution de la migration d’une cage solide et la Figure 4.11b) présente les différentes dis-
tances de migration selon les porosités. Il est a noter que la migration de la cage se produit
uniquement lors de la rotation axiale. En d’autres mots, elle est quasi-nulle pour tous les autres
scénarios de chargement. Dans un premier temps, on observe que la migration demeure négli-
geable lors du premier pas de chargement, soit une force compressive de 400 N. Dans un deu-
xieéme temps, la cage migre progressivement lors du deuxi¢me pas de chargement qui implique
une rotation axiale de 10 Nm. La migration de la cage atteint un plateau a 0,4 mm. Dans la
Figure 4.11b), on constate que la migration diminue lorsque la porosité s’¢léve. Des écarts de

I’ordre de 0,001 mm sont notés.

Figure 4.11 a) Exemple de migration de la cage solide (P0) en fonction de l'incrément de
temps et b) migration de la cage lors de la rotation axiale pour les cages PO, P76 et P89

4.2.5 MEF#1-intact, MEF#2-instrumenté, sans fusion et MEF#3-instrumenté, avec
fusion : comparaison de la distribution des contraintes

La comparaison de la distribution des contraintes se fait sur différents niveaux. Les contraintes
équivalentes sont d’abord observées sur le plan global, ¢’est-a-dire sur I’enti¢reté du segment

L3-L5 pour les trois MEF. Par la suite, on observe la distribution des contraintes sur le plan
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local, soit sur les structures d’intérét telles que la cage intervertébrale, les plateaux vertébraux,

I’instrumentation postérieure et la greffe osseuse.

4.2.5.1 MEF#1-intact, MEF#2-instrumenté, sans fusion et MEF#3-instrumenté, avec
fusion : comparaison de la distribution des contraintes sur le segment L3-L5

La Figure 4.12 présente les contraintes équivalentes du segment L3-L5 avec une cage solide
(MEF#2 : cage P0) et le Tableau 4.2 présente la valeur et la localisation des contraintes maxi-
males, selon les directions. Etant donné que la distribution globale des contraintes demeure
similaire entre les MEF#2 et 3, un seul exemple est nécessaire pour comparer les résultats des
MEF instrumentés avec ceux du MEF intact (voir Figure 4.7). Les affirmations effectuées sur
I’exemple ci-contre sont donc valides pour tous les MEF instrumentés simulés. En premier
lieu, on remarque que les contraintes équivalentes des MEF instrumentés sont concentrées dans
les mémes régions que celles du MEF intact. En moyenne, les contraintes sont de 3 a 10 fois
plus élevées dans les MEF#2 et 3. En deuxieme lieu, il est possible d’observer que les plus
fortes contraintes sont exercées sur 1’instrumentation postérieure ainsi que les cages interver-
tébrales. En fait, la contrainte maximale se trouve toujours sur le corps externe de la cage. Ceci
est vrai pour tous les modéles instrumentés et pour tous les mouvements simulés, que la cage
soit solide ou poreuse. Finalement, les pédicules et facettes articulaires des vertebres L4 et LS

sont plus sollicitées dans les MEF instrumentés, comparativement au MEF intact.

Tableau 4.2 MEF#2-instrumenté, sans fusion avec cage solide : con-
traintes maximales et leur localisation selon le mouvement simulé

Contrainte maximale Localisation de la
Mouvement
(MPa) contrainte maximale
Flexion 237,7
Extension 2340 Corps externe de la
Flexion latérale 2329 cage
Rotation axiale 377,9
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Figure 4.12 MEF#2-instrumenté, sans fusion avec cage solide : distribution
des contraintes en flexion, extension, flexion latérale et rotation axiale

4.2.5.2 MEF#2-instrumenté, sans fusion et MEF#3-instrumenté, avec fusion : distri-
bution des contraintes sur la cage intervertébrale

Les contraintes maximales générées sur les cages des MEF instrumentés sont présentées a la
Figure 4.13. En comparant les résultats des MEF, on remarque que les contraintes du MEF#2
sont supérieures a celles du MEF#3. Pour les mouvements de flexion et de flexion latérale, on
dénote une croissance de la contrainte maximale lorsque la porosité de la cage augmente. Or,
le comportement opposé est observé en extension et en rotation axiale. Lors de ces mouve-
ments, la contrainte maximale décroit quand la porosité s’¢l¢ve. Il est intéressant de témoigner

du fait que ces relations n’existent pas pour les résultats du MEF#3. D’autant plus, les cages
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du MEF#3 ayant une porosité de 76% obtiennent les plus faibles contraintes. Quoique ceci soit

plus visible en flexion et en flexion latérale, cela demeure juste pour toutes les directions.

Figure 4.13 MEF#2-instrumenté, sans fusion et MEF#3-instrumenté, avec fu-
sion : contraintes maximales sur la cage intervertébrale

La Figure 4.14 permet d’observer la distribution des contraintes sur la cage lorsque la porosité
varie. Pour ce faire, les cages solide et poreuses provenant des MEF#2 et 3 sont mises en évi-
dence lors de la flexion. Les observations qui suivent sont également applicables aux mouve-
ments d’extension, de flexion latérale et de rotation axiale. En premier lieu, les cages solides
possedent une distribution des contraintes qui est uniforme a travers leur géométrie. On peut
aussi observer le fait que les régions les plus sollicitées sont celles qui sont en contact avec les
plateaux vertébraux. En deuxiéme lieu, les cages poreuses a 76% ont une distribution des con-
traintes qui est plus localisée sur le corps externe de la cage. La partie interne et poreuse subit
tout de méme des contraintes entre 0 et 25 MPa. En troisiéme lieu, le corps externe des cages

ayant une porosité de 89% soutiennent quasiment la totalité des contraintes. Ceci transparait
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par le fait que les contraintes supportées par la partie interne sont de moins de 10 MPa. Fina-
lement, on constate que I’extrémité postérieure des cages du MEF#2 est plus ou moins sollici-

tée tandis que celle des cages du MEF#3 partage une partie des contraintes.

Figure 4.14 MEF#2-instrumenté, sans fusion et MEF#3-instrumenté, avec
fusion en flexion : distribution des contraintes sur les cages PO, P76 et P89

4.2.5.3 MEF#2-instrumenté, sans fusion et MEF#3-instrumenté, avec fusion : distri-
bution des contraintes sur les plateaux vertébraux

La Figure 4.15 présente les contraintes maximales agissant sur le plateau vertébral inférieur a
la cage. Il est pertinent de souligner le fait que la cage intervertébrale est en contact avec deux
plateaux, soit ceux des vertebres L4 et L5. Néanmoins, seulement les contraintes équivalentes
du plateau vertébral L5 sont présentée ci-dessous, car les valeurs maximales se situent sur ce
dernier. Tout d’abord, la porosité n’influence pas les contraintes subies par le plateau vertébral
pour tous les mouvements, a I’exception de la rotation axiale. Ensuite, I’extension génére les

plus faibles contraintes tandis que la rotation axiale et la flexion latérale induisent les plus
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fortes contraintes pour les MEF#2 et 3, respectivement. Par la suite, les contraintes issues du
MEF#2 sont généralement du méme ordre de grandeur, voire plus faibles, que celles provenant
du MEF#3. Finalement, les contraintes sont globalement en de¢a de 35 MPa pour tous les

modéles simulés.

Figure 4.15 MEF#2-instrumenté, sans fusion et MEF#3-instrumenté, avec fusion : con-
traintes maximales sur le plateau vertébral inférieur a la cage

La distribution des contraintes sur le plateau vertébral d’intérét est illustrée a la Figure 4.16.
Premiérement, on apergoit que les contraintes maximales se localisent en fonction du mouve-
ment simulé. Par exemple, une forte concentration de contraintes se situe antérieurement lors
de la flexion tandis que la partie postérieure du plateau est plutot sollicitée a la suite de 1’ex-
tension. On peut également voir que le c6té droit subit les plus grandes charges pendant la
flexion latérale. De plus, la rotation axiale, qui se fait dans le sens antihoraire, engendre une

localisation des contraintes au niveau des points de contact entre la cage et le plateau. Finale-
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ment, 1’allure de la distribution différe entre les deux modéles instrumentés. En effet, on cons-
tate que le MEF#3 permet d’obtenir une répartition plus uniforme des contraintes, comparati-

vement au MEF#2.

Figure 4.16 MEF#2-instrumenté, sans fusion et MEF#3-instrument¢, avec fusion avec
cage solide : distribution des contraintes sur le plateau vertébral inférieur a la cage selon
les mouvements simulés

4.2.5.4 MEF#2-instrumenté, sans fusion et MEF#3-instrumenté, avec fusion : distri-
bution des contraintes sur I’instrumentation postérieure

Les contraintes maximales sur I’instrumentation postérieure sont présentées a la Figure 4.17.
Premiérement, toutes les contraintes calculées sur les vis et tiges orthopédiques sont moins de
200 MPa. Pour tous les mouvements, le MEF#2 induit des charges plus élevées par rapport au
MEF#3, les contraintes les plus fortes se produisant lors de la flexion latérale et de la rotation
axiale. Or, il est intéressant d’apercevoir que la contrainte la plus faible est générée lors de la
rotation axiale du MEF#3. En ce qui concerne la flexion et I’extension, les contraintes s’averent

étre du méme ordre de grandeur, autant pour le MEF#2 que le MEF#3. Finalement, les cages



82

solide et poreuses des MEF instrumentés entrainent de faibles différences au niveau des con-
traintes. Ceci est vrai pour tous les mouvements, sauf pour la flexion latérale et la rotation
axiale du MEF#3. En fait, on dénote une croissance des contraintes lorsque la porosité de la

cage augmente.

Figure 4.17 MEF#2-instrumenté, sans fusion et MEF#3-instrument¢,
avec fusion : contraintes maximales sur I’instrumentation postérieure

La Figure 4.18 présente un exemple de distribution de contraintes sur les vis et tiges orthopé-
diques pour le MEF#2 avec une cage solide. Lors de la simulation, il est possible de voir que
I’origine de propagation des contraintes se positionne au centre des vis et des tiges. En fait, les
extrémités de I’instrumentation postérieure ne sont que faiblement sollicitées, par rapport a son
centre. Tel que mentionné précédemment, 1’allure de la distribution entre la flexion et I’exten-
sion est similaire. Finalement, la différence principale entre les distributions de contraintes
réside dans le fait que la téte des vis prend plus de charge, selon le mouvement. Ceci est ob-

servable au niveau de la flexion latérale et de la rotation axiale.
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Figure 4.18 MEF#2-instrumenté, sans fusion avec cage solide: distribution des con-
traintes sur I’instrumentation postérieure selon les mouvements

4.2.5.5 MEF#2-instrumenté, sans fusion et MEF#3-instrumenté, avec fusion : distri-
bution des contraintes sur la greffe osseuse

La greffe osseuse se situe a I'intérieur de la cage intervertébrale et présente les plus faibles
contraintes a travers toutes les structures évaluées. La Figure 4.19 présente la magnitude des
contraintes agissant sur la greffe. D’abord, la contrainte subie par la cage solide représente un
minimum dans tous les mouvements. A I’opposé, cette contrainte atteint un maximum lors des
mouvements simulés avec une cage poreuse a 89%. On observe d’ailleurs une contrainte maxi-
male de 0,2 MPa qui se produit en rotation axiale. Finalement, on note que les contraintes

demeurent du méme ordre de grandeur pour les MEF#2 et 3.
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Figure 4.19 MEF#2-instrument¢, sans fusion et MEF#3-instrument¢, avec fusion :
contraintes maximales sur la greffe osseuse

4.3 Résumé des principaux résultats

Le Tableau 4.3 présente une synthése des principaux résultats observés dans ce chapitre. Un
grand nombre de résultats a ét¢ évalué et ce tableau permet de les classer selon leur objectif,
c’est-a-dire pour la validation ou pour la comparaison des MEF. Ceci permet donc au lecteur

d’avoir une vue d’ensemble sur ce qui a été fait dans le cadre de ce mémoire.



Tableau 4.3 Syntheése des principaux résultats
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MEF#1-intact : validations et résultats

Paramétre Structure Flexion | Rotation
MEF et résultats Flexion | Extension
mesuré d'intérét latérale axiale
MEF#1-intact : validation du ROM ROM (%) L3/L4 3,916 3,920 7,209 2,710
(10 Nm) L4/L5 4,363 5,315 7,512 2,400
MEF#1-intact : validation de la Pressionga/s
) Nucléus 1,000
pression (1000N) (MPa)
MEF#1-intact : validation de la Pression 3/14 Nucléus 0,761 0,591 1,148 0,601
pression (400 N + 10 Nm) (MPa) Annulus 1,221 1,820 2,009 0,983
Forcer 314 Facette gauche 0 0 0 0
MEF#1-intact : forces aux facettes (N) Facette droite 0 0 24,910 | 169,340
(400 N + 10 Nm) Forcera/s Facette gauche | 25,186 85,297 0 0
N) Facette droite 4,901 75,924 52,828 157,020
MEF#1-intact : contraintes Contrainte
L3-L5 49,183 32,061 25,806 38,172
maximales (400 N + 10 Nm) (MPa)
MEF#1, 2 et 3 : comparaison des MEF (400 N + 10 Nm)
Paramétre Structure Flexion | Rotation
MEF et résultats Flexion | Extension
mesuré d'intérét latérale axiale
MEF#1-intact : ROM Intact 4,743 4,422 7,625 3,237
Cage PO 5,624 4,861 8,631 3,228
MEF#2-instrumenté, sans fusion :
Cage P76 5,625 4,861 8,631 3,228
ROM ROML3/L4
Cage P89 5,626 4,861 8,631 3,228
© Cage PO 5,701 4,858 8,611 3,261
MEF#3-instrumenté, avec fusion :
Cage P76 5,699 4,858 8,611 3,259
ROM
Cage P89 5,699 4,858 8,612 3,257
MEF#1-intact : ROM Intact 5,931 4,920 6,385 2,920
Cage PO 0,928 0,805 1,166 1,455
MEF#2-instrumenté, sans fusion :
Cage P76 0,934 0,804 1,165 1,458
ROM ROML4/L5
Cage P89 0,936 0,804 1,163 1,442
©) Cage PO 0,433 0,341 0,576 0,149
MEF#3-instrumenté, avec fusion :
Cage P76 0,445 0,347 0,600 0,198
ROM
Cage P89 0,451 0,349 0,613 0,230
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MEF#1, 2 et 3 : comparaison des MEF (400 N + 10 Nm)

Paramétre Structure Flexion | Rotation
MEF et résultats Flexion | Extension
mesuré d'intérét latérale axiale
MEF#1-intact : pression Nucléus 0,761 0,591 1,148 0,601
Nucléus, cage
0,998 0,644 1,335 0,629
PO
MEF#2-instrumenté, sans fusion : Nucléus, cage
0,998 0,644 1,336 0,629
pression P76
Nucléus, cage
Pressiongs/4 P89 0,998 0,644 1,336 0,630
(MPa)
Nucléus, cage
1,001 0,647 1,331 0,624
PO
MEF#3-instrumenté, avec fusion : Nucléus, cage
) 1,001 0,647 1,331 0,624
pression P76
Nucléus, cage
1,001 0,647 1,331 0,624
P89
Cage PO 0 0 0 0,387
MEF#2-instrumenté, sans fusion : Migration
o Cage P76 0 0 0 0,387
migration de la cage (mm)
Cage P89 0 0 0 0,386
Cage PO 237,690 | 233,970 | 232,860 | 377,870
MEF#2-instrumenté, sans fusion :
) ) Cage P76 240,880 | 222,900 | 239,160 | 361,590
contraintes maximales sur la cage
Contrainte Cage P89 247,200 | 220,600 | 245,340 | 326,810
(MPa) Cage PO 177,970 132,400 | 209,890 | 144,520
MEF#3-instrumenté, avec fusion :
) ) Cage P76 162,270 128,160 197,790 | 143,760
contraintes maximales sur la cage
Cage P89 172,220 128,970 | 222,330 | 150,600




CHAPITRE 5

INTERPRETATION DES RESULTATS ET DISCUSSION

Le chapitre 5 présente I’interprétation des résultats obtenus au chapitre précédent. La discus-
sion ci-dessous a pour but de comparer les résultats avec ceux de la littérature et ainsi établir
des liens avec celle-ci. Tel que mentionné dans le chapitre 2, I’objectif principal de ce mémoire
est d’investiguer I’impact de la fusion lombaire sur le comportement biomécanique de la co-

lonne vertébrale en utilisant des cages solides et poreuses.

5.1 MEF#1-intact : validation du segment L3-L5 intact

La validation du MEF#1 est une étape primordiale étant donné qu’elle permet de confirmer si
le modele développé est en accord avec ce qui est démontré dans la littérature. L’importance
de cette validation est d’autant plus justifiée par le fait que les MEF instrumentés découlent
principalement du MEF intact. Ainsi, les conditions frontiéres et chargements approprié€s sont
appliqués au MEF intact dans le but de comparer les résultats obtenus a ceux issus des études

antérieures.

5.1.1 MEF#1-intact : validation du ROM

Dans un premier temps, le ROM du MEF intact est comparé a celui obtenu par Yamamoto
(1989) dans son étude in vitro et a ceux calculés par Naserkhaki (2018) dans son étude numé-
rique. Pour ce faire, des moments purs de 10 Nm sont appliqués sur la surface supérieure de la
vertebre L3 tandis que la surface inférieure de la vertébre L5 est fixée. D’aprés la Figure 4.2,
les ROML3/L4 et ROMLa/Ls se situent a I’intérieur des bornes établies par Yamamoto (1989).
Toutefois, des faibles différences sont observées entre le ROM du MEF intact et le ROM
moyen mesuré par Yamamoto (1989). Ensuite, la Figure 4.3 démontre que le ROMvr4/Ls du
MEF#1 est acceptable par rapport aux limites déterminées par Naserkhaki (2018), malgré les
faibles écarts. Ces différences peuvent étre liées a différentes causes. Il est possible que des

parametres géométriques tels que la hauteur et la forme du disque intervertébral influencent le
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ROM du segment vertébral (Jaramillo S, 2018). Par la suite, une différence au niveau des pro-
priétés mécaniques des ligaments peut avoir un impact sur ’amplitude de mouvement, étant
donné leur rdle stabilisateur. En somme, le MEF intact est valide au niveau de sa géométrie,

de ses propriétés mécaniques et de ses conditions fronticres.

5.1.2 MEF#1-intact : validation de la pression intradiscale

Dans un deuxiéme temps, I’étude de Dreischarf (2014) permet de comparer la pression intra-
discale du MEF intact avec celle provenant des études in vitro et numériques (voir Figure 4.4).
La validation consiste a appliquer une force compressive de 1000 N et mesurer la pression
exercée a I’intérieur du disque L4/L5. Le MEF intact est validé selon les résultats obtenus.
Premiérement, la courbe de pression intradiscale en fonction de la force compressive passe a
travers les points médians de I’étude in vitro. Deuxieémement, le MEF intact présente une
courbe suivant une relation quasi-linéaire comme les autres modeles. Finalement, les valeurs
de pressions obtenues se trouvent a ’intérieur des seuils inférieur et supérieur de 1’étude de

Dreischarf (2014).

5.1.3 MEF#1-intact : validation des contraintes

Dans un troisieéme temps, 1’évaluation des contraintes équivalentes dans le MEF intact permet
d’identifier les régions les plus sollicitées lors de la flexion, de I’extension, de la flexion latérale
et de la rotation axiale. Une contrainte maximale de 49,2 MPa se produit lors de la flexion. Or,
la résistance a la compression de I’os est de 205 MPa (Matweb, 2019a). Cela permet de sup-
porter le fait que les propriétés des matériaux et les conditions frontiéres appliquées sont adé-
quates, car les contraintes équivalentes sont largement inférieures a la résistance de 1’os de

sorte que les risques de fracture osseuse sont inexistants (Tsouknidas et al., 2012).
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5.2 MEF#2-instrumenté, sans fusion : effet de la cage et de I’instrumentation pos-
térieure sur le comportement biomécanique du segment L3-LS

Le MEF#2 implique le retrait du disque intervertébral, I’insertion de la cage intervertébrale et
la fixation de I’instrumentation postérieure au niveau du segment L4/L5. La section qui suit
met alors en évidence ’effet du MEF#2 sur le segment L3-L5 en ce qui a trait au ROM, a la

pression intradiscale, a la force aux facettes et a la distribution des contraintes.

5.2.1 MEF#2-instrumenté, sans fusion : effet sur le ROM du segment L3-L5

A la suite de I’insertion de la cage et de I’instrumentation postérieure, le ROML3/14 croit 1ége-
rement en flexion, en extension et en flexion latérale. La technique de fusion lombaire peut
alors contribuer a la dégénération précoce du segment adjacent L3/L4 étant donné que 1’am-
plitude de mouvement augmente a ce niveau (Zhao et al., 2018; Jiang & Li, 2019). Il se peut
que cette augmentation soit une compensation par rapport au fait que le ROM est significati-
vement réduit au niveau du segment L4/LS. Selon les quatre directions, les réductions du
ROML4/5 sont entre 50,1% et 84,4%, ce qui est en accord avec la littérature (Oxland & Lund,
2000; Lu & Lu, 2019). Cependant, le ROMv34a du MEF#2 ne varie pas en rotation axiale.
Lorsqu’on observe son ROMwL4/Ls, on constate que ’amplitude de mouvement n’est pas autant
diminuée, par rapport aux autres mouvements. Cela est expliqué par le fait que le MEF#2 ne
simule pas la fusion osseuse, permettant ainsi a la cage de glisser relativement aux plateaux
vertébraux. Or, selon nos simulations, la cage subit une migration uniquement lors de la rota-
tion axiale. Il est donc attendu que le ROMLa/Ls soit plus élevé dans cette direction et que le

ROML3/L4 demeure inchangg.

5.2.2 MEF#2-instrumenté, sans fusion : effet sur la pression intradiscale du segment
L3/L4

L’effet du MEF#2 sur la pression intradiscale du segment L3/L4 est évalué sur les parties in-
terne et externe du disque, soit le nucléus et I’annulus. Tout d’abord, la présence de la cage et

de I’'instrumentation postérieure a pour effet d’augmenter la pression exercée sur le nucléus.
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Cette affirmation est également vraie pour la partie externe du disque. Ces tendances sont aussi
observées dans I’étude de Zhao (2018) et de Jiang (2019). Cependant, la pression de I’annulus
du MEF#2 diminue lors de 1’extension. Autrement dit, I’annulus est moins sollicité. Dans cette
direction, il se peut donc que la partie interne du disque subisse la majorité¢ des contraintes.
Finalement, en ce qui concerne la rotation axiale, on remarque que la pression intradiscale
n’augmente que légerement. Cela peut étre attribué a la migration de la cage lors de ce mou-
vement. En somme, le disque adjacent L.3/L4 est davantage sollicité a la suite de I’insertion de
la cage et de I’instrumentation postérieure au niveau L4/L5. Ceci peut s’avérer néfaste pour le
segment adjacent, car une sollicitation trop importante du disque peut nuire a la stabilité et au
comportement mécanique de ce dernier (C.-S. Chen et al., 2001; Schmidt, Kettler, et al., 2007,
Farshad-Amacker et al., 2015; Zhao et al., 2018).

5.2.3 MEF#2-instrumenté, sans fusion : effet sur les forces aux facettes articulaires

Les forces de réaction situées sur les facettes articulaires sont mesurées afin de témoigner de
I’effet du MEF#2 sur celles-ci. Au niveau du segment L.3/L4, aucune différence significative
n’est observée étant donné que le disque intervertébral est intact. Cela signifie donc que les
faibles augmentations de ROM observées a ce niveau ont peu d’influence sur les forces aux
facettes. En revanche, le segment L4/L5 instrumenté a grandement diminué ces forces. Ceci
est attendu, car le ROML4/L5 est réduit a un point tel que les facettes n’entrent plus en contact,
la seule exception étant le mouvement de rotation axiale. Cette diminution est principalement
causée par I’instrumentation postérieure qui restreint le mouvement du segment L4/L5 (S. H.

Chen, Chiang, Lin, Lin, & Hung, 2013).

5.24 MEF#2-instrumenté, sans fusion : effet sur la distribution des contraintes

Les contraintes équivalentes se voient largement augmentées lorsque I’on introduit la cage et
I’instrumentation postérieure. Ceci est d’abord expliqué par le fait que ces structures possédent
les propriétés mécaniques de 1’alliage de titane Ti6A14V. Or, ce matériau est significativement

plus rigide que les structures du segment L3-L5. La nature de la fusion lombaire contribue
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¢galement a ’augmentation des contraintes, étant donné qu’elle vise a restreindre les mouve-
ments du segment traité. Les structures osseuses sont alors assujetties a de plus fortes con-
traintes, car leur déplacement est résisté par la cage et I’instrumentation postérieure. Malgré la
présence de structures métalliques, les contraintes agissant sur les vertébres demeurent en des-
sous du seuil de 205 MPa. En ce qui concerne les plateaux vertébraux, ils présentent des con-
traintes entre 18,6 MPa et 33,3 MPa. Or, ces valeurs sont du méme ordre de grandeur que celles
déterminées dans la littérature (Zhang, Li, et al., 2018; Lu & Lu, 2019). Il est possible que cela
signifie que les risques d’affaissement de la cage a travers les plateaux vertébraux sont
moindres, selon les conditions frontieres appliquées au modéle (Calvo-Echenique, Cegonino,
& Perez Del Palomar, 2019). En ce qui concerne la cage et I’instrumentation postérieure, les
contraintes les plus élevées qu’elles subissent sont respectivement de 377,9 MPa et 198,6 MPa.
Or, ces valeurs s’averent étre faibles par rapport a la résistance du Ti6Al4V qui est de 1070
MPa (Matweb, 2019b). Le point de fracture de la cage, des vis et des tiges n’est donc pas atteint

lors de nos simulations.

53 MEF#3-instrumenté, avec fusion : effet de la fusion osseuse sur le comporte-
ment biomécanique du segment L3-L5

Le MEF#3 simule la fusion osseuse en considérant que toutes les structures du modele soient
connectées avec des contacts de type li¢. L’effet du MEF#3 sur le segment L3-L5 est donc
¢valué en fonction du ROM, de la pression intradiscale, des forces aux facettes et de la distri-

bution des contraintes.

5.3.1 MEF#3-instrumenté, avec fusion : effet sur le ROM du segment L3-L5

Au niveau du segment L3/L4, la fusion osseuse ne semble pas avoir d’effet significatif sur le
ROML3/14 lorsqu’on le compare avec celui du MEF#2. En revanche, la fusion osseuse réduit
considérablement le ROML4/Ls. Cela est alloué au fait que la migration n’est plus permise étant
donné que la cage est intimement liée aux plateaux vertébraux. Ainsi, la rotation axiale est
encore plus restreinte par rapport au MEF#2. Par la suite, les ROMvr4/Ls du MEF#3 diminuent
de 90,4-94,9% lorsqu’on les compare aux ROMr4/5 du MEF#1. Ces réductions d’amplitude
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de mouvement a la suite de la fusion lombaire concordent avec celles observées dans la litté-
rature (Zhang, Li, et al., 2018; Lu & Lu, 2019). En fait, Zhang (2018) mesure des diminutions
de plus de 90% alors que Lu (2019) calcule des réductions variant entre 75-99%. Bref, il est
attendu que le ROM du MEF#3 représente le minimum entre tous les MEF, car ce dernier

simule la fusion osseuse du segment L4/L5.

5.3.2 MEF#3-instrumenté, avec fusion : effet sur la pression intradiscale du segment
L3/L4

En comparant la pression intradiscale du MEF#3 avec celle du MEF#2, on réalise que la fusion
osseuse ne comporte aucune répercussion sur ce parametre. Dans ce cas, il est probable que les
contraintes soient partagées a travers la cage intervertébrale et I’instrumentation postérieure,

plutot que dans le disque.

5.3.3 MEF#3-instrumenté, avec fusion : effet sur les forces aux facettes articulaires

Les forces aux facettes exercées sur le segment L.3/L4, soit le niveau intact, demeurent inchan-
gées malgré le fait qu’on simule la fusion osseuse. Cependant, la différence réside au niveau
du segment traité. Etant donné que la cage ne migre plus lors de la rotation axiale, le ROMva/Ls
est significativement diminué. Par conséquent, aucune force de réaction mesurable n’est ob-
servée dans toutes les directions, car I’instrumentation postérieure ainsi que la fusion lombaire

limitent les mouvements possibles.

5.34 MEF#3-instrumenté, avec fusion : effet sur la distribution des contraintes

D’abord, la fusion osseuse tend a minimiser les contraintes que 1’on mesure sur la cage inter-
vertébrale ainsi que sur les vis et tiges orthopédiques. Cette tendance peut étre attribuée au fait
que le ROML4/Ls est minimal pour le MEF#3. En effet, un mouvement moindre du segment
L4/L5 entraine une sollicitation moins importante des structures rigides telles que la cage et
I’instrumentation postérieure. Cependant, ce méme raisonnement ne semble pas étre véridique

pour les contraintes exercées sur les plateaux vertébraux. A la suite de la fusion osseuse, celles-
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ci semblent étre plus importantes en flexion et en flexion latérale tandis qu’elles demeurent
constantes en extension. Il est possible que cela soit dii au fait que le ROMwL4/Ls soit plus élevé
dans ces directions. De plus, les contraintes des plateaux vertébraux sont distribuées sur une
plus petite surface lors de ces mouvements (voir Figure 4.16). A ’opposé, la rotation axiale
répartit uniformément les contraintes sur le plateau de sorte que ces dernieres soient plus
faibles, lorsque la fusion osseuse est simulée. Une distribution uniforme des contraintes est
¢galement observée sur la cage intervertébrale. Ceci est causé par les conditions de contact a
ce niveau, car elles sont définies comme étant liées. Les surfaces supérieure et inférieure de la
cage sont alors toujours en contact avec les plateaux, permettant ainsi une distribution uniforme
des charges tel qu’observé par d’autres études (S. H. Chen et al., 2013; Y. H. Lee et al., 2016).
Il se peut que cela soit bénéfique pour la fusion lombaire, car une distribution optimale des
contraintes contribue a réduire le risque de stress-shielding. Puis, la fusion du segment L4/L5
n’apporte aucune différence notable en ce qui a trait a la distribution des contraintes sur les vis
et tiges, malgré le fait que les contraintes s’éloignent d’autant plus de la résistance maximale

du Ti6Al4V.

5.4 MEF#2 et 3 : effet de la porosité sur le segment L3-L5

Les simulations des MEF#2 et 3 ont permis d’évaluer I’effet de la porosité de la cage sur le

segment L3-L5.

Pour commencer, la porosité n’influence pas le ROMLsL4, d’apres les résultats obtenus. Ce-
pendant, le ROMv4/Ls du MEF#3 croit 1égérement lorsque la porosité s’éléve. Ces augmenta-
tions pourraient étre négligeables parce qu’elles sont en deca de 0,1°. Ensuite, la pression in-
tradiscale ainsi que les forces aux facettes du segment L3/L.4 demeurent similaires, que la cage
soit simulée comme étant solide ou poreuse. De plus, malgré le fait que la migration de la cage
diminue avec une porosité grandissante, ces écarts de distances demeurent faibles et pourraient
étre négligés (<0,001 mm). Puis, les distances de migration observées sont faibles, étant en
dessous de 0,4 mm. La faible migration mesurée par le MEF#2 indique que le risque de mi-

gration est moindre lorsqu’on constate que I’étude clinique menée par Li (2017) investigue des
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cas de migration de I’ordre de 6 4 10 mm (Li, Wang, Zhu, Ding, & Wang, 2017). Il est possible
que ce risque de migration augmente si on considére un coefficient de friction plus faible entre

la cage et les vertebres.

Par ailleurs, la porosité de la cage semble avoir un effet plus important sur les contraintes
maximales ainsi que sur la distribution des contraintes. En rotation axiale, par exemple, la cage
solide du MEF#2 subit une contrainte maximale de 377,9 MPa tandis que celle-ci est réduite a
326,8 MPa lorsque la porosité est de 89%. Cependant, une généralisation ne peut pas étre éta-
blie avec certitude sur les tendances des contraintes maximales en fonction de la porosité de la
cage. Effectivement, ces contraintes augmentent ou diminuent selon les directions et les struc-
tures étudiées. La distribution des contraintes sur la cage, quant a elle, est significativement
affectée par la porosité, tel qu’illustré a la Figure 4.14. Tout d’abord, la cage solide répartit les
contraintes uniformément a travers sa structure, en fonction du mouvement. Ceci est di au fait
que les parties externe et interne de la cage possedent les mémes propriétés mécaniques. Lors-
que la porosité du corps intérieur s’éléve, les contraintes se concentrent progressivement sur la
coquille externe de la cage. Ce résultat est attendu étant donné la disparité entre la rigidité entre
les corps externe et interne. Ce raisonnement est davantage supporté par le fait que les disques
intervertébraux sont peu sollicités par rapport aux structures osseuses qui les entourent. En fait,
les contraintes ont tendance a se localiser vers les structures les plus rigides. D’aprés la Figure
4.19, il est plausible d’émettre le fait que la porosité tend a réduire le stress-shielding. En effet,
la greffe osseuse est d’autant plus sollicitée lorsque les cages deviennent de plus en plus po-
reuses. Or, les charges mécaniques exercées sur I’os contribuent au remodelage osseux (C.
Chen et al., 2019). Ainsi, cela soutient le fait qu’un implant poreux, ayant une rigidité proche
de I’os, est favorable et pourrait améliorer I’ostéointégration de ce dernier (Y. H. Lee ef al.,

2016; Zhang, Li, et al., 2018).



CONCLUSION, LIMITATIONS ET TRAVAUX FUTURS

Le dernier chapitre résume ce qui a été fait dans le cadre de cette maitrise. D’abord, un rappel
de la problématique et des objectifs permet de tirer une conclusion sur la méthodologie suivie
ainsi que les contributions apportées par ce travail. Ensuite, ce chapitre explicite les différentes
limitations de ce projet de recherche. Finalement, il émet une liste de recommandations afin

d’apporter des pistes d’amélioration.

La revue de la littérature a d’abord permis de cerner la problématique en lien avec la modéli-
sation numérique de la colonne ainsi que la technique de fusion lombaire. Un choix approprié
du matériau concernant la cage intervertébrale s’avere étre important, étant donné que I’im-
plant orthopédique tend a perturber la distribution des contraintes a travers la colonne. Tel que
mentionné a maintes reprises, un grand écart entre la rigidité des implants et celle des structures
osseuses entraine des problémes de résorption osseuse, liés au stress-shielding. Cela met de
I’avant I’intérét d’utiliser la fabrication additive pour incorporer des pores a I’intérieur de la

cage, diminuant ainsi sa rigidité.

Dans le but d’apporter une solution a cette problématique, 1’objectif principal de ce travail était
d’investiguer I’effet des cages solides et poreuses sur la biomécanique de la colonne par 1’en-
tremise de la méthode par éléments finis. Or, les objectifs secondaires ont mené au développe-
ment de trois MEF. En premier lieu, le MEF#1 (intact) du segment L3-L5 a été¢ développé. La
validation du MEF#1 s’est avérée essentielle étant donné qu’elle est la fondation sur laquelle
les MEF subséquents ont été construits. En deuxi¢me lieu, la greffe osseuse, la cage interver-
tébrale et I’instrumentation postérieure ont ét¢ modélisées. Ces €léments sont par la suite inté-
grés dans le MEF intact de maniére a créer le MEF instrumenté. En considérant un coefficient
de friction entre la cage et les plateaux vertébraux, le MEF#2 (instrumenté, sans fusion os-
seuse) simule 1’état du segment lombaire immédiatement aprés 1’opération. En troisi¢éme lieu,
la fusion lombaire est simulée en définissant un contact de type lié entre la cage et ses alentours.
Cela permet d’obtenir le MEF#3 (instrumenté, avec fusion osseuse) qui simule le comporte-

ment du segment L3-L5 une fois que la fusion soit accomplie.



96

La simulation numérique de ces trois MEF a permis d’obtenir des résultats pouvant s’amalga-
mer a ce qui a été fait dans la littérature. Une premiere contribution de ce travail concerne le
MEF#1. En effet, la validation de ce modéle permet d’enrichir I’ensemble de mod¢eles numé-
riques précédemment développés. Dorénavant, il serait viable d’utiliser ce modéle comme ré-
férence afin de s’y comparer. Ensuite, les MEF instrumentés comportent également des con-
tributions. Dans un premier temps, ils permettent d’évaluer 1’effet de la fusion osseuse sur la
biomécanique de la colonne vertébrale. Dans un deuxiéme temps, les répercussions de la po-
rosité sur la distribution des charges au sein du segment lombaire ont été identifiées. Pour finir,
les MEF congus dans le cadre de ce travail ont permis d’étudier le comportement du segment

lombaire dans un environnement numérique, sans la nécessité d’un spécimen cadavérique.

A la lumiére de ce qui a été fait, les modéles développés semblent procurer des résultats favo-
rables quant a ’utilisation de cages poreuses pour la fusion lombaire. En s’adhérant a la nou-
velle vague d’implants orthopédiques poreux, il serait effectivement possible de minimiser les

problémes liés au stress-shielding.

La méthodologie suggérée dans ce mémoire comporte quelques limitations. Il devient pertinent
de cerner les limites de cette étude et d’établir des pistes d’améliorations en ce qui concerne
les travaux futurs. La premiére limitation découle de I’absence d’étude de convergence du
maillage. Lors du développement des MEF, quelques tailles d’éléments ont été testés sans tou-
tefois suivre une approche rigoureuse et paramétrisée. L’étude de convergence consiste alors
a simuler un MEF en faisant varier la densité du maillage. En observant I’évolution des résul-
tats obtenus selon le nombre d’éléments, cela nous permettrait d’identifier le maillage appro-
prié qui offre un compromis entre la précision des résultats et la consommation des ressources
informatiques. La seconde limitation est liée au fait que les matériaux osseux sont considérés
linéaires, élastiques et isotropes. Or, il serait plus juste d’associer un comportement anisotrope
a I’os étant donné que sa résistance aux contraintes différe selon les directions (Schmidt et al.,
2012). La troisi¢éme limitation concerne la modélisation des ligaments. Afin d’économiser sur

les ressources informatiques, ils ont été représentés par des ¢léments filaires auxquels un com-
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portement de ressort non-linéaire est attribué¢. Quoique cette approximation soit juste, les liga-
ments sont en réalité¢ solides. Une modélisation surfacique, voire solide, pourrait potentielle-
ment améliorer la précision des résultats, au détriment du temps de calcul des simulations. La
quatrieme limitation est associée au fait que 1’on ait modélisé et simulé qu’une partie du rachis
lombaire, soit le segment L3-L5. Dans le futur, il serait intéressant de le considérer en entier,
c’est-a-dire de la vertebre L1 jusqu’au sacrum S1. Il serait ainsi possible d’évaluer le compor-
tement biomécanique du rachis lombaire en entier. Il serait également pertinent de déterminer
une maniere d’appliquer un « follower load » afin de précharger le MEF. Actuellement, le
préchargement n’est appliqué que sur la surface supérieure de la vertebre L3 et n’agit que dans
une direction. La pertinence du « follower load » provient du fait que celle-ci permet au pré-
chargement de suivre la courbure de la colonne vertébrale en passant a travers les centres de
masse de chacun des corps vertébraux. Cette méthode pourrait améliorer le comportement du
modele selon les différents cas de chargement. Par la suite, la modélisation des disques inter-
vertébraux comporte une cinquieéme limitation. En fait, la méthodologie proposée n’inclut que
deux couches de fibres, soit celles qui reposent sur la périphérie et la partie interne de I’annulus.
Pour compléter le modéle du disque, 1’ajout des autres couches concentriques pourrait étre
effectué. De plus, des éléments tétraédriques ont été utilisés pour mailler le disque. Or, dans la
littérature, les éléments hexaédriques sont généralement de préférence. Pour étre plus conforme
aux autres mode¢les, il serait pertinent de mailler le disque ainsi. L avantage principal d’utiliser
des ¢éléments hexaédriques est de nous permettre de modéliser les fibres de collagéne directe-
ment sur ces ¢léments sous forme d’¢léments de renfort. Par la suite, la pression intradiscale a
¢été évaluée en utilisant les contraintes de von Mises. Pour mesurer la pression intradiscale,
I’utilisation de la pression hydrostatique serait plus juste, car celle-ci calcule la moyenne du
tenseur des contraintes, sans tenir compte du tenseur déviatorique. L’utilisation de la contrainte
de von Mises pourrait alors expliquer les différences entre les pressions intradiscales obtenues
dans le cadre de ce travail. Pour terminer, la derniére limitation découle du fait que les compo-
santes poreuses de la cage sont simulées en leur appliquant un E plus faible. En effet, la mo-
délisation tridimensionnelle des structures poreuses n’a pas réellement été réalisée, en raison
des cofits informatiques. Afin d’investiguer davantage les retombées scientifiques de la poro-

sité, des études supplémentaires, au niveau numérique et expérimental, sont suggérées. Cela
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permettrait d’une part d’explorer les nombreuses structures poreuses permises par la fabrica-
tion additive et d’autre part de les caractériser par le biais d’essais mécaniques. La complé-
mentarité entre les méthodes numériques et expérimentales pourrait prouver 1’efficacité des
matériaux poreux et déclencher des innovations pertinentes quant au développement des cages

intervertébrales et d’autres implants orthopédiques.
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