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Introduction générale

Introduction générale

C e travail de thèse s’inscrit dans le cadre d’un projet Franco-Suisse INTERREG V (Projet
Clothilde) dont l’objectif est de développer un implant traitant certaines factures de l’épaule, plus
particulièrement des fractures proximales et diaphysaires moyennes de l’humérus. Selon [110], les
projections démographiques prévoient d’ici 2050, le doublement de la population mondiale âgée
de plus de 60 ans en atteignant 2 milliards d’individus. Associé à un accroissement de l’espérance
de vie, le besoin global de dispositifs médicaux va croître. Les fractures proximales de l’humérus
représentent 10% de l’ensemble des fractures du corps humain [88] et atteignent le rang de troi-
sième type de fracture la plus fréquente après la hanche et le poignet pour les personnes âgées de
plus de 65 ans. [100]. Les fractures de l’épaule peuvent être soignées via différents traitements,
l’arsenal du chirurgien s’étend de la simple immobilisation de l’épaule, à l’ostéosynthèse (clous et
plaques), en passant par l’hémi-arthroplastie (prothèses anatomiques) jusqu’à l’arthroplastie totale
inversée. Les principaux enjeux de ce projet sont de pouvoir proposer un implant innovant permet-
tant de conserver le plus souvent possible le capital osseux, d’anticiper les complications liées à la
nécrose osseuse, de minimiser la taille des incisions (technique mini invasive) pour un coût et un
temps d’intervention comparable ou inférieurs aux implants actuels. Nous nous intéressons plus
particulièrement aux fractures touchant la tête humérale jusqu’au second tiers de la diaphyse.

Dans ce travail, deux grands types de solutions sont envisagés pour traiter les fractures de
l’humérus :

• Un implant sur mesure (adapté à la morphologie des patients et au type de fracture), qui sera
dés-implanté au bout de 18 mois à 2 ans,

• Une gamme de prothèses adaptable à toutes morphologies avec un nombre de référence le
plus limité possible.

L’une des idées envisagées au départ du projet consistait à ce que ces deux solutions soient sup-
portées par une même partie standard de fixation dans la zone diaphysaire de l’humérus. La ré-
opération, en cas d’échec d’un premier traitement par ostéosynthèse, serait facilitée par l’embase
commune déjà verrouillée dans l’os, le dispositif serait moins complexe et couteux qu’un dispositif
classique et avec un temps d’implantation plus court.

Ce projet regroupe quatre chirurgiens orthopédiques, deux entreprises spécialisées dans les
dispositifs médicaux en orthopédie et deux universités. Il fait suite à un premier travail de déve-
loppement d’implant pour le soin des fractures du col du fémur [12] et s’inscrit comme le premier
travail du laboratoire SYMME sur l’humérus.

Partenaires du projet INTERREG Clothilde
Laboratoire SYMME, Hepia, OneOrtho Medical et ChirMat
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HEPIA •Éric VITTECOQ

CHIRMAT
•Ch. Yvan ARLETTAZ

•Christian BONJOUR

USMB

•Pierre VACHER

•Christophe DEPRES

•Laurent GOUJON

•Thibault GOYALLON

•Christian ELMO

ONE ORTHO 
MEDICAL

•Christophe ALEPEE

•Bastien IANNELLO

CHIRURGIENS
•Ch. Benoît SCHENCK

•Ch. Arnaud DODELIN

•Ch. Maxime ANTONI

Acteurs universitaires

Laboratoire SYMME (Annecy-Le-Vieux - France)

Crée en septembre 2006, le laboratoire SYMME a pour objectif de mener des recherches
à caractère pluridisciplinaire pour répondre efficacement à la demande croissante en conception
de produits intégrés, innovants et respectueux de l’environnement. Les recherches développées
couvrent toutes les phases de la durée de vie du produit, de l’idée originale jusqu’au recyclage en
passant par la mise en production.

Hepia (Genève - Suisse)

Hepia est née de la fusion de deux écoles d’ingénieur de la HES-SO (Hautes Écoles Supé-
rieures de Suisse Occidentale), l’école d’ingénieurs de Genève et l’école d’ingénieurs de Lullier.
Les activités de recherche s’appuient sur quatre instituts, dont l’InsTI, l’institut des techniques
industrielles.

Acteurs entreprises

ChirMat (Monthey - Suisse)

Crée en 2007 par le Prof Ch. Bonjour, Dr es sciences, physicien et ingénieur en matériaux et
le Dr Y. Arlettaz, chirurgien orthopédiste, la société ChirMat S.à.r.l a pour but de développer et
soutenir de nouveaux concepts dans le domaine des matériaux et de l’instrumentation chirurgi-
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cale et médicale. ChirMat S.à.r.l met également à la disposition des entreprises et des industriels
du monde médical son expertise, ses liens avec les utilisateurs et ses relais avec la communauté
scientifique.

OneOrtho Médical (Saint-Genis-Laval - France)

La société OneOrtho Médical s’inscrit dans une ambition de médecine individualisée : elle a
précisément été créée pour étudier, développer et commercialiser des prothèses orthopédiques sur
mesure, posées avec une instrumentation sur mesure à usage unique. Le tout est conçu directement
par le chirurgien grâce aux outils logiciel (configurateur d’implant et planificateur de chirurgie) et
à la plateforme de gestion numérique développée en interne. Cette société est rattachée au groupe
MENIX.

Chirurgiens

Pour mener à bien ce projet, un panel regroupant 4 chirurgiens orthopédiques expérimentés a
été intégré au projet Clothilde afin de prendre en compte leurs attentes et besoins sur les dispositifs
en développement. Leurs expertises permettent d’orienter le choix des techniques et principes de
fonctionnement des dispositifs développés. Les premiers prototypes fonctionnels ont été implantés
sur des éléments cadavériques et les recommandations des praticiens ont guidés le développement
vers un produit mature répondant au cahier des charges.

• Dr Maxime Antoni, chirurgien orthopédiste au CHU de Strasbourg ;

• Dr Yvan Arlettaz, chirurgien orthopédiste à la Clinique CIC Valais (Suisse) ;

• Dr Arnaud Dodelin, chirurgien orthopédiste à la Clinique de l’Europe à Rouen ;

• Dr Benoît Schenck, chirurgien orthopédiste à l’hôpital de Hautepierre Strasbourg.

Équipe de recherche Clothilde
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Composition du manuscrit

Ce mémoire est organisé selon quatre chapitres distincts. Le premier chapitre (1) aura pour
objectif de décrire les concepts liés à l’anatomie de l’épaule et de rappeler les notions de biomé-
canique essentielles à la compréhension de ce manuscrit. Une revue de l’ensemble des principaux
éléments anatomiques composant l’épaule sera détaillée, elle mettra en évidence les caractéris-
tiques fonctionnelles et les particularités impactant la conception d’un dispositif implantable. Un
bilan des différentes pathologies fracturaires et leurs classifications introduiront les moyens et mé-
thodes utilisés pour traiter ces lésions. Par la suite, les défaillances des systèmes actuels seront
présentées. Pour conclure ce chapitre, le contexte général et la problématique de ces travaux de
recherches seront détaillés.

Le second chapitre (2) dressera l’ensemble des outils biomécaniques employés afin de valider les
solutions techniques développées. Les simulations musculo-squelettiques utilisées pour connaitre
et quantifier les actions musculaires seront présentées. Afin de tester en laboratoire d’anatomie la
solidité de ce nouveau dispositif de soin, un banc d’essai a été réalisé. Il permettra d’exercer des
sollicitions reproductibles et réalistes sur des éléments cadavériques ou synthétiques. Un capteur
de mesure angulaire basé sur l’utilisation de centrales inertielles a également été développé. Ce
capteur sera utilisé pour connaitre l’orientation en temps réel d’un bras par rapport à un référentiel,
ce dernier pouvant être le dos du patient ou le bâti du banc de test.

Le troisième chapitre (3) présentera l’ensemble des solutions envisagées au niveau des verrouillages
distaux et proximaux ainsi qu’une solution d’accouplement médiane reliant ces deux éléments de
verrouillage. Le matériel ancillaire développé ainsi que la procédure d’implantation du système
d’enclouage seront décrits.

Le quatrième et dernier chapitre (4) présentera les résultats des essais réalisés dans le but de va-
lider les différentes solutions technologiques retenues. Les évolutions des dispositifs en cours de
développement ainsi que les expérimentations sur os artificiels ou réalisés en laboratoire d’anato-
mie seront décrits.

Pour conclure, ce manuscrit se terminera par un bilan, une synthèse de ces travaux de recherches
et les perspectives qui y sont associées (4.3).
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Chapitre 1. Contexte général

Introduction

Les fractures de l’humérus sont des pathologies fréquentes pouvant toucher plusieurs zones de
l’os. Lorsque la synthèse des fragments osseux est possible, ces traumatismes peuvent être trai-
tées de manière chirurgicale par différentes techniques parmi lesquelles les ostéosynthèses sont
favorisées. Dans le cas où une avascularisation de la tête risque de survenir ou dans le cas d’une
fracture trop complexe pour reconstruire l’anatomie initiale du patient, les arthroplasties peuvent
être privilégiées. Elles engendrent généralement des modifications irréversibles de la géométrie et
du fonctionnement de l’articulation. La technique et l’expérience sont également des facteurs clés
aiguillant le choix de traitement d’une pathologie au niveau de l’épaule. Cette articulation est la
plus élaborée et mobile du corps humain conférant de nombreux degrés de liberté au bras essen-
tiels à l’autonomie du patient.

L’objectif du projet CLOTHILDE est de minimiser l’ensemble des risques opératoires liés
à la chirurgie de l’épaule en proposant des dispositifs simples, originaux et fiables. Un nouveau
système d’ostéosynthèse par clou centromédullaire est donc proposé pour répondre à cette pro-
blématique de fiabilisation des dispositifs existants. Nous présentons dans ce manuscrit un clou
huméral couvrant une large plage de fractures proximales et diaphysaire, placé de manière tempo-
raire au centre de l’os jusqu’à consolidation osseuse de la fracture. La partie prothétique dévelop-
pée en parallèle n’est quant à elle pas abordée dans ce document.

Dans ce chapitre, nous redéfinissons dans un premier temps les rappels anatomiques de base
nécessaires à la compréhension du fonctionnement de l’épaule saine. Nous présentons par la suite
l’ensemble des tissus constituant ce complexe articulaire, de leurs fonctionnements macrosco-
piques à leurs géométries en détaillant certaines propriétés tissulaires intéressantes. Après avoir
présenté les pathologies associées aux fractures et leurs hiérarchisations, une revue des disposi-
tifs existants est détaillée ainsi que les défaillances associées à ces traitements chirurgicaux. Pour
conclure, une définition de la problématique et la réponse apportée parachève ce chapitre liminaire.

6



1.1. Rappels anatomiques

1.1 Rappels anatomiques

1.1.1 Plans et directions anatomiques

Pour interpréter et comprendre un mouvement ou une position particulière d’un membre, il
est essentiel de se fixer des repères dans l’espace. Une convention internationale pour représenter
les positions et les orientations du corps humain dans les trois dimensions [90] définit la position
anatomique de référence pour celle d’un individu debout, paumes ouvertes dirigées vers l’avant.
Cette convention décrit différents plans anatomiques dont les trois principaux sont présentés sur
la Figure 1.1 :

• Le plan transverse A qui divise le corps entre la partie supérieure et inférieure ;

• Le plan coronal ou frontal B, qui scinde la partie antérieur de la partie et la postérieure ;

• Le plan sagittal C qui sépare le corps entre la droite et la gauche.

Figure 1.1 – Plans anatomiques chez l’être humain : A) Plan transverse (en vert),
B) plan frontal (en bleu) et C) plan sagittal (en rouge). Source : data.abuledu.org

Ces plans se croisent habituellement au centre de gravité du corps humain, mais peuvent être
translatés sur une partie différente du sujet. L’utilisation d’axes et de directions de référence ajoute
une orientation et une position par rapport à la description primaire par plans (Figure 1.2).

Figure 1.2 – Directions anatomiques de références.
Source : wikipédia.org

Ces directions anatomiques décrivent plus précisément l’orientation corporelle. La partie la
plus éloignée du point d’observation est désignée par le terme distal. A l’inverse, le terme proximal
désigne la partie la plus proche. Les termes médial et latéral se réfèrent à l’éloignement par rapport
au plan sagittal.
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Chapitre 1. Contexte général

1.1.2 Amplitude de mouvement

Les déplacements de l’épaule se décomposent au moyen des plans anatomiques (Figure 1.3).
L’abduction est un mouvement qui éloigne l’humérus du reste du corps dans un plan frontal. Nous
verrons dans la suite de ce chapitre que ce mouvement est initié par la contraction des muscles
infra-épineux et supra-épineux, puis poursuivie grâce à la contraction de la portion centrale du
deltoïde. De 0° à 90° par rapport à la position anatomique, le mouvement du bras en abduction
s’effectue par le biais de l’articulation glénohumérale (également appelé scapulohumérale). Au-
delà de 90°, les muscles du dos interviennent pour faire basculer la scapula via la liaison scapulo-
thoracique jusqu’à 180°. Le mouvement opposé de l’abduction, l’adduction rapproche le bras du
buste. Il est majoritairement commandé par le grand pectoral, le triceps et le grand rond. Dans le
plan sagittal, la flexion, appelée également antépulsion, élève le bras vers l’avant du corps. Elle est
majoritairement commandée par le deltoïde antérieur, le grand pectoral et le coraco-brachial. Son
mouvement opposé, l’extension ou rétropulsion est actionnée par le deltoïde postérieur, le grand
dorsal, le grand rond et petit rond. L’amplitude de ses deux mouvements s’étale d’environ −50° à
180° dans un plan parallèle au plan sagittal.

Figure 1.3 – Décomposition des mouvements du bras selon les trois axes anatomiques
(transversal, antéro-postérieur et longitudinal).

En complément des précédents mouvements, les rotations internes et externes confèrent à ce
complexe articulaire une mobilité sans pareil au niveau des membres. En partant de la position
anatomique, ces amplitudes sont de 0° à 100° pour la rotation interne et de 0 à −60° pour la
rotation externe, elles sont assurées par le sous-scapulaire, le grand-rond, grand-dorsal et le grand-
pectoral pour les rotations internes. Pour le mouvement opposé, l’activation des muscles supra et
infra-épineux ainsi que le petit rond autorisent la rotation externe. L’articulation s’apparente à une
rotule dont les amplitudes articulaires sont définies par une enveloppe maximale des mouvements
en trois dimensions : la circumduction.
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1.1. Rappels anatomiques

1.1.3 Articulations

Les membres supérieurs se rattachent au tronc par les épaules (Figure 1.4). Au niveau articu-
laire, l’épaule désigne un ensemble complexe qui englobe cinq articulations dont deux espaces de
glissements. L’articulation scapulo-humérale autrement nommée articulation glenohumérale unit
la tête humérale à la cavité glénoïdienne de la scapula. L’articulation sterno-claviculaire relie la
clavicule au sternum et l’articulation acromio-claviculaire unit la clavicule à l’acromion.

6

Figure 1.1 Articulations de l’épaule.
Adaptée de Schünke et al. (2006) (traduction libre)

1.1.2 Mouvements de l’épaule

Les mouvements de l’épaule sont le plus souvent décrits selon les plans anatomiques, à sa-

voir frontal, sagittal et transversal (Nobuhara, 2003; Kapandji, 2005) (Figure 1.2). Cependant,

la plupart des auteurs adoptent une convention de plans fonctionnels en raison de la position

particulière de la scapula. En effet, celle-ci est inclinée de 30˚ à 40˚ en avant du plan fron-

tal (Schünke et al., 2006; Rockwood et al., 2009). Ainsi, par exemple, on préfèrera évaluer

une élévation dans le plan de la scapula plutôt que par rapport au plan frontal. Ce genre de

définition permet une description plus physiologique, qui correspond mieux aux mouvements

effectivement disponibles du fait des restrictions articulaires.

Le complexe articulaire de l’épaule est le plus mobile du corps humain, permettant de réaliser

des mouvements d’abduction/adduction, de flexion/extension et de rotation interne/externe à

de grandes amplitudes (Figure 1.3). Diverses combinaisons de ces mouvements primaires per-

mettent ainsi de réaliser des mouvements complexes de la vie quotidienne tels qu’attraper un

objet sur une étagère, se peigner, ou encore soulever des charges.

Figure 1.4 – Articulations du complexe de l’épaule.
Source : [105]

Chaque articulation possède une membrane synoviale, encapsulant la synovie entre les carti-
lages des extrémités osseuses. La synovie ou liquide synovial est un liquide visqueux, non newto-
nien, qui tapisse les cavités des articulations et permet de réduire la friction entre les cartilages en
mouvement.

Pour les espaces de glissement, la liaison sous-acromial permet au muscle supra-épineux et
à la grande tubérosité de l’humérus de glisser sous l’ensemble musculaire du deltoïde et sous
la voûte acromio-coracoïdienne lors des mouvements d’élévation du bras en abduction. Le glis-
sement scapulo-thoracique est assuré par une syssarcose (union osseuse obtenue par des chairs
ou des muscles) liant la scapula au thorax, et autorisant son déplacement curviligne sur la cage
thoracique associant rotation et glissement.
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Chapitre 1. Contexte général

1.1.4 Tissus constituant l’épaule

La structure osseuse de l’épaule est composée de trois os (Figure 1.5) : l’humérus relié au tronc
par la glène, la scapula (ou omoplate) de forme plate glissante sur le thorax et la clavicule reliant
l’omoplate au sternum. Cet ensemble ostéo-articulaire est lié et soutenu au tronc par de nombreux
tissus conjonctifs tels que les muscles et ligaments.

Clavicule

Humérus

Scapula

Radius

Métacarpe

Ulna

Carpe

Phalange

}
}

Main

Bras

}

Avant-bras

}Épaule

Figure 1.5 – Vue antérieure du membre supérieur droit.

Structure et constitution des tissus osseux

L’humérus fait partie des os longs du corps humain. Cet os pair se décompose en trois parties,
deux extrémités appelées épiphyses et une partie centrale, la diaphyse. Dans la partie supérieure,
l’épiphyse proximale (tête de l’os) est connectée à la scapula. L’extrémité supérieure de forme hé-
misphérique s’articule sur la glène, et composent l’articulation gléno-humérale (Figure 1.6). Dans
la partie inférieure, l’épiphyse distale, est rattachée à l’avant-bras à l’ulna et au radius. L’articula-
tion du coude est formée par deux épicondyles (capitulum et trochlée) et trois fosses (coronoïde,
olécrânienne et radiale).

Au sein de la diaphyse de l’humérus, le canal centromédullaire se propage entre les deux
épiphyses (Figure 1.7). Ce canal médullaire est rempli d’os trabéculaire. Ce type d’os est présent
dans les épiphyses et est relativement rigide.

Afin de concevoir un dispositif anatomique, il est important de s’intéresser aux paramètres
morphologiques de l’humérus. La littérature propose de nombreuses études issues de radiogra-
phies, de tomo-densitométries ou de reconstructions par mesures 3D portant sur l’analyse des géo-
métries et des possibles corrélations entre ces paramètres. Ces études font ressortir les grandeurs
géométriques moyennes de l’humérus [5,7,10,15,16,28,44,48,56,71,72,74,75,78,84,89,98,99].
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}
}

}

Tête

Col chirurgical

Col anatomique

Grande tubérosité

Tubercule deltoïdien

Diaphyse

Épiphyse
proximale

Épiphyse
distaleÉpicondyle latéral

Épicondyle 
médial

Trochlée

Figure 1.6 – Vue postérieure de l’humérus gauche.

Le tableau en annexe A.1 résume une sélection de plusieurs articles ayant extrait les dimen-
sions anatomiques de l’humérus via différentes modalités d’imagerie médicales sur des adultes,
tout sexe confondus. La variabilité de certaines dimensions doit être considérée dans la phase de
développement et tout au long du processus de conception d’un dispositif médical implantable.
Ces variations impactent également l’ensemble des procédures et des technologies utilisées pour
le traitement des pathologies au niveau de l’épaule [105]. Si on prend comme exemple le diamètre
de l’hémisphère humérale, l’étendue de mesure varie entre ∅hémisphère ∈ [34.0− 58.0] mm (Ta-
bleau synthétisé 1.1). Des corrélations existent entre cette géométrie et le diamètre interne inscrit
maximal du canal centromédullaire, variant respectivement entre ∅canal ∈ [4.0− 21.0] mm [10].
Ce diamètre correspond à un cylindre moyen passant au mieux dans une enveloppe définie par
plusieurs diamètres inscrit mesurés à différentes hauteurs (65, 70, 100 et 105 mm sous le centre de
la tête humérale) dans des plans transverses.

La connaissance du diamètre de ce cylindre définit l’encombrement de la partie longitudinale
droite du dispositif de soin. Les solutions de verrouillages internes sont généralement dépendantes
du diamètre distal de la diaphyse. L’interdépendance géométrique et la variabilité importante de
ces intervalles de mesure impliquent des contraintes dimensionnelles relatives aux dispositifs mé-
dicaux (générant souvent des gammes composées de plusieurs tailles d’implants).
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Figure 1.7 – Structure de l’os trabéculaire et cortical de l’humérus au niveau de la zone
articulaire et diaphysaire.

L’épiphyse humérale

L’épiphyse proximale s’apparente à un hémisphère. Selon les études [10], son diamètre mesuré
est proche de≈ 45.9 mm mais cette surface articulaire possède une excentricité l’assimilant plutôt
à un ellipsoïde (excentricité de 0.92 [54]). Cette surface quasi sphéroïde est inclinée par rapport
à l’axe diaphysaire (Angle CCD, Figure 1.8 - A). L’angle de rétrotorsion (Angle RT, Figure 1.8 -
C) correspond à l’angle défini par l’intersection d’un axe passant par le centre de la tête et par un
axe qui tangente les trochlées (Figure 1.6). Entre la palette humérale regroupant les épicondyles
distaux et le col chirurgical, la partie diaphysaire de l’humérus est désaxée par rapport au centre
de la tête. Ces déports sont présents selon deux directions, un décalage médial (Distance MO,
Figure 1.8 - A) et un décalage postérieur (Distance PO, Figure 1.8 - C). La géométrie tubulaire de
l’humérus présente dans la région métaphysaire couvre la moitié proximale de l’os [16], puis sa

Auteurs/année Humérus Imagerie
Diamètre de la tête Diamètre interne diaphyse

Moyenne±σx (min - max) Moyenne±σx (min - max)

[10] 100 CT-scan 44.9±4.4 (36.2 - 56.0) 14.5±2.5 (9.4 - 20.5)

[72] 160 CT-scan 42.9±3.6 (36.0 - 50.7) - -

[44] 24 Modélisation 3D 48.8±3.2 (42.7 - 55.1) - -

[48] 200 Rayons X 44.5±4.0 (36.0 - 57.0) 11.5±2.1 (6.0 - 21.0)

[74] 93 Rayons X 47.6±4.8 - 15.3±2.6 -

[89] 21 Rayons X 50.6±4.6 (46.0 - 58.0) 12±1.7 (10.0 - 14.0)

Tableau 1.1 – Extrait des paramètres géométriques de l’humérus tirées de la littérature
(tableau complet en annexe A.1). Source : [10]
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Figure 1.8 – Paramètres géométriques de l’humérus. ARC, arc de la surface de la tête ; AX, axe
anatomique de l’humérus ; CCD, angle d’inclinaison de la tête ; CD, décalage de la grande tu-
bérosité ; CL, ligne critique ; CP, point critique ; CYL, cylindre inscrit ; EQ, équateur de la tête ;
FBD, diamètre frontal de la tête ; FR, rayon de courbure de la tête dans le plan frontal ; HH, hau-
teur de la tête ; MO, décalage médial de la tête ; PO, décalage postérieur de la tête ; RT, angle de
retrotorsion de la tête humérale ; SBD, diamètre sagittal de la tête ; SE, distance entre le sillion
tubérositaire et l’équateur. Source : [48]

forme et son orientation intramédullaire suit la courbure externe de l’os.

Volume disponible pour dispositif interne

Pour implanter un dispositif au sein du canal centromédullaire de manière mini-invasive, un
alésage est réalisé au préalable pour libérer l’emplacement nécessaire à l’implant. Reliée à une
tige souple, la tête d’alésage employée est généralement d’un diamètre de ∅alésage ∈ [8−12] mm
(Figure 1.9.a). L’alésage est guidé par la forme interne du canal centromédullaire et la profon-
deur d’alésage dépend de la position du trait de fracture. Pour traiter les fractures jusqu’au 2

3 de
l’humérus, nous avons proposé une longueur d’alésage comprise entre Lalésage ∈ [150−250] mm.

Au niveau de la partie proximale du clou d’ostéosynthèse, nous avons défini l’encombrement
maximal par un cylindre de diamètre ∅proximal = 13 mm et de longueur Lproximal = 50 mm (Figure
1.9.b). Ce volume permet de contenir un dispositif de verrouillage capable de traiter des fractures
au-dessus et en dessous du col chirurgical tout en conservant l’épaisseur de l’os cortical. Pour
traiter toutes les fractures le long du fût huméral, la longueur de la partie diaphysaire de l’implant
couvre une plage variable entre Ldiaphysaire ∈ [100−200 mm]. Le diamètre interne est lui dépendant
du canal centromédullaire de l’humérus et est fixé entre ∅diaphysaire ∈ [8− 10 mm]. Cet espace
cylindrique permet de s’assurer un verrouillage distal jusqu’au 2

3 de la diaphyse (partie tubulaire
rectiligne de la diaphyse). Le diamètre distal ∅distal ∈ [8−11 mm] du système de verrouillage peut
éventuellement excéder le diamètre diaphysaire pour autoriser un positionnement du clou dans un
alésage courbe.
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Tige 
souple

Guide

Tête 
d'alésage
Ø=10mm

(a) (b)

Figure 1.9 – (a) Tête d’alésage de diamètre ∅alésage = 10 mm montée sur une tige souple et
traversé par un guide d’alésage. (b) Visualisation des encombrements maximaux des parties

proximales, diaphysaires et distales.

Fibres ligamentaires

Les ligaments sont nombreux autour de la tête humérale et à sa périphérie (Figure 1.10), unis-
sant l’ensemble des os entre eux. Ils sont constitués de tissus conjonctifs sous forme de bandes. Ils
possèdent un rôle de stabilité passive et limitent les amplitudes lors de mouvements. L’épaule est
l’articulation la plus mobile du squelette humain mais également l’une des plus instables [85], de
par sa nature incongruente (la glène s’apparentant à un tee de golf). La stabilité osseuse associée à
l’articulation gléno-humérale est faible et dépend beaucoup des tissus entourant cette liaison. Ces
instabilités peuvent entrainer des luxations de l’articulation et sont souvent favorisées par l’élas-
ticité anormale des ligaments (hyperlaxité). Les déboitements engendrés (luxations) aboutissent à
des déchirures ou des déformations des tissus environnants pouvant parfois être permanentes.

Cette articulation se compose également de bourses séreuses, membranes contenant également
du liquide synovial permettant de limiter les frottements entre les os et les organes muscles et
tendons environnant. La plus encombrante est la bourse sous-acromiale située entre l’acromion et
l’ensemble des muscles se rattachant à la tête humérale.
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Figure 1.10 – Vue antérieure de l’ensemble des tissus ligamentaires du complexe de l’épaule
droite. Source : townrunners.org

Tissus musculaires

Le muscle est un assemblage organique composé de fibres musculaires et de tissus conjonctifs
nerveux et vasculaires. Ensemble, ces tissus sont responsables de la production d’efforts et de
mouvements dans l’ensemble du corps humain. Les tissus musculaires dits "squelettiques" sont
ancrés par des tendons sur les différents éléments osseux. Au niveau de l’épaule, de nombreux
muscles entourent les os qui organisent ce complexe articulaire.

Il est difficile de quantifier précisément les efforts in-vivo générés par un muscle lors d’un
mouvement et pour un chargement donné [47] en raison du caractère hyperstatique de cette arti-
culation (redondance de muscles). Néanmoins en utilisant des modèles musculo-squelettiques, il
est désormais possible de simuler numériquement ces comportements biomécaniques et approcher
les sollicitations internes régissant l’articulation de l’épaule. De nombreux modèles existent dans
la littérature et nous renseignent sur des efforts musculaires [11, 31, 58, 85, 113]. Les efforts mus-
culaires s’appliquant à l’humérus sont des grandeurs clés à quantifier. Leurs effets sur la structure
osseuse sont à prendre en compte afin d’identifier les sollicitations reprises par les verrouillages
du dispositif implantable réduisant le foyer de fracture. Les membres supérieurs sont soumis à
des sollicitations extrêmement complexes et diversifiées qui incluent leur poids propre mais égale-
ment des chargements externes. Ces sollicitations sont très dépendantes de la position du bras par
rapport au tronc.

Les principaux muscles sont le deltoïde et les muscles de la coiffe des rotateurs. Le deltoïde
est divisé en trois faisceaux :

• Le faisceaux antérieur ou claviculaire, attaché à la clavicule par le tubercule deltoïdien sur
sa face supérieure ;

• Le faisceaux latéral ou acromial, fixé sur le prolongement de l’épine scapulaire, l’acro-
mion ;

• Le faisceaux postérieur ou spinal, rattaché sur le bord inférieur de l’épine scapulaire sur sa
face postérieure.

Les muscles reliés à la tête de l’humérus forment la coiffe des rotateurs. Ces muscles sont :
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• Le sous-scapulaire (ou subscapulaire), muscle triangulaire remplissant la fosse scapulaire
et s’insérant au niveau de la petite tubérosité de l’humérus ;

• Le petit rond ou teres minor qui se développe sur la face dorsale de la scapula le long du
bord latéral et s’accroche sur la grande tubérosité ;

• L’infra-épineux ou (sous-épineux), relie la partie postérieure sous l’épine de la scapula à la
grande tubérosité de l’humérus ;

• Le supra-épineux se fixe sur la partie supério-postérieure, au-dessus de l’épine scapulaire
et se loge sur la partie supérieure de la grande tubérosité.

Cet assortiment musculaire et tendineux maintient et plaque la partie articulaire de l’humérus
en contact avec la glène. D’autres muscles sont rattachés à la partie diaphysaire de l’humérus
(Figure 1.11) comme le grand rond qui relie la face dorsale inférieure de la scapula à l’humérus
sous sa partie articulaire médiane. Des muscles situé dans le dos comme le grand dorsal s’insèrent
sur les vertèbres thoraciques et lombaires et se fixent sur la face antérieure de l’humérus proche
du sillon inter-tuberculaire. Au niveau du buste, le grand pectoral converge vers la face latérale
proche du sillon inter-tuberculaire. Le coracobrachial prend son origine sur le processus coracoïde
de la scapula et sa terminaison s’attache sur la face antéro-médiale de l’humérus ;

Figure 1.11 – Vue anatomique postérieure des muscles de l’épaule droite.
Source : humanbodyanatomy.co

Certains muscles entourent l’humérus sans s’y attacher directement, c’est le cas du biceps
brachial. Le long chef du biceps parcours l’os et traverse le sillon inter-tuberculaire depuis le pro-
cessus coracoïde jusqu’à la face postérieure du radius mais son tendon circule le long de l’humérus
dans une gaine synoviale au sein du sillon inter-tuberculaire en partie proximale. Le court chef est
adjacent au coracobrachial est l’accompagne jusqu’à leurs terminaisons radius.

Deux portions du triceps brachial (latéral et médial) s’insèrent sous la surface articulaire en
partie proximale de l’humérus, quant à l’origine du long chef du triceps, elle se trouve sous la
glène scapulaire. Ces trois portions se rejoignent sur l’ulna.
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Tendons

Sur l’humérus, les muscles de la coiffe des rotateurs sont reliés à l’os par le biais de la petite et
de la grosse tubérosité. Ces excroissances osseuses sont le socle où se fixe les tendons. Ils sont les
extrémités passives d’un muscle, reliant la partie active du muscle à l’os. Ils sont comparables aux
ligaments en terme de constitution et de comportement passif, hormis qu’ils lient un muscle à un os
et non deux os distincts. Rattachés aux zones d’insertions musculaires, sur le périoste (enveloppe
de l’os), ils transmettent les forces issues de la contraction musculaire par le biais d’une structure
viscoélastique [94, 109] (Figure 1.12).

Figure 1.12 – Vue antérieure de l’ensemble des tissus tendineux du complexe de l’épaule droite.
Source : dxline.info

Tissus vasculaire et nerveux

De nombreux tissus vasculo-nerveux parcourent l’épaule. En partie proximale, le nerf axillaire
(ou circonflexe) se propage sur les faces postérieures et latérales au niveau du col chirurgical
(Figure 1.6) de l’os à une distance d’environ 60 mm de l’acromion. Cette zone métaphysaire relie
l’épiphyse proximale à la diaphyse. En cas de fracture de cette zone, le nerf peut être lésé et
son atteinte peut entraîner une parésie ou paralysie motrice des muscles du bras [93]. En cas
de verrouillage d’un dispositif en partie proximale, il existe donc un potentiel risque de lésion
iatrogène (occasionné par l’acte médical) dans le cas où un élément entre en conflit avec ce nerf
ou ses ramifications [82].

La vascularisation (Figure 1.13) de la partie proximale est assurée par l’artère axillaire à hau-
teur de 64% [50]. Cette artère est souvent atteinte dans le cas de fractures multi-fragmentaires
de l’épiphyse [107] et peut amener à une avascularisation, voire une nécrose des tissus osseux.
D’autres artères irriguent le reste du bras et parcourent la diaphyse humérale en la longeant.
L’artère brachiale alimente l’avant-bras et peut être touchée lors de verrouillage diaphysaire par
vis [83]. Ces dernières, traversant les éléments osseux, sont susceptibles de léser les tissus envi-
ronnants. En fonction de la hauteur de verrouillage et de l’angle, les nerfs radial, médian ou ulnaire
sont également à même d’être altérés générant ainsi des dysfonctionnements neurologiques.
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Chapitre 1. Contexte général

Figure 1.13 – Vue schématique de la vascularisation proximale de l’humérus. En rouge les artères
extra-osseuses et en orange les artères intra-osseuses. Les artères circulaires antérieures (AC)
et postérieures (PC) proviennent de l’artère axillaire (Ax). Une branche ascendante (ab) naît de
chaque artère circonflexe, pénètre dans l’os et s’écoule dans la partie articulaire (ligne blanche).
Des contributions mineures proviennent des artères de la coiffe des rotateurs (RC) via la plus
grande tubérosité et de l’artère intra-osseuse (io). Source : [101]

Propriétés tissulaires particulières

Ossification ou ostéogenèse est le terme désignant le processus de reconstruction ou de forma-
tion osseuse. Il regroupe l’ensemble des mécanismes qui génère l’os lamellaire et spongieux. L’os
cortical également qualifié d’os lamellaire ou haversien, est le tissu osseux le plus représenté dans
l’organisme sous forme de matrice issues d’assemblage de molécules de collagène et de nanocrys-
taux d’hydroxyapatite (Figure 1.14) [127]. Constitué d’ostéons de diamètre variant entre 100 et
400 µm [34], eux-mêmes composés de lamelle de 5 à 20 µm d’épaisseur, il compose l’enveloppe
externe des os. Ces ostéons cylindriques forment des systèmes de Havers. Connectés les uns aux
autres, ils forment une structure compacte. On trouve à leurs centres des canaux qui alimentent
l’ensemble du cortex osseux (Figure 1.14). Au sein de l’humérus, ce type de tissu osseux délimite
le canal centromédullaire.

Figure 1.14 – Composition structurelle de l’os cortical à différentes échelles. Source : [127]
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1.1. Rappels anatomiques

L’os trabéculaire ou spongieux (nommé ainsi de par sa structure similaire à l’éponge) est
quant à lui présent dans la partie centrale des os, des épiphyses jusqu’aux diaphyses. Son rôle
est métabolique et permet un équilibre phospho-calcique [18]. La figure 1.15 montre des sections
issues d’une reconstruction tomographique de l’humérus en CAO. L’os trabéculaire est soustrait à
l’humérus, laissant apparaitre des épaisseurs de l’os cortical variant entre 1 et 6 mm.

0 mm 50 mm 100 mm 150 mm 200 mm

(a) Vue latérale (b) Sections à différentes hauteurs de l’humérus

Figure 1.15 – Visualisation de l’os cortical à partir d’une tomodensitométrie d’un humérus gauche
(sections réalisées à partir du centre articulaire : 0 mm, 50 mm,100 mm, 150 mm et 200 mm).

De compositions hétérogènes, ces différents tissus osseux ont des comportements viscoélas-
tiques et anistropiques [34, 35] et leurs caractéristiques varient entre les différents os composant
le squelette humain [77]. Par le biais d’essais mécaniques (traction, compression, indentation...),
on retrouve dans la littérature les caractéristiques mécaniques de ces tissus. Pour l’os cortical hu-
méral, son module élastique moyen est de ECortical = 17.5 GPa, avec une déformation maximale
de εmax = 1.44% et une contrainte maximale en traction de σmax = 120.7 MPa [18]. Pour l’os
trabéculaire, son module élastique moyen est de E = 300 MPa en partie distale mais décroit en
remontant vers la tête humérale. Ces valeurs varient en fonction de la zone testée [30].

La déminéralisation osseuse est un mécanisme inévitable chez l’être humain et peut évoluer
vers une maladie chronique, l’ostéoporose. Ce terme désigne le déséquilibre du processus de ré-
ossification de l’os et combine une diminution de la masse osseuse avec une modification architec-
turale à l’échelle microscopique. Ce changement modifie les propriétés mécaniques intrinsèques
de ce tissu osseux, dont sa porosité [97] (Figure 1.16). L’os ostéoporotique est donc plus enclin
à se détériorer en raison d’une densité minérale osseuse plus faible et d’un plus faible nombre de
travées de liaison entre les éléments qui le compose [35]. L’os trabéculaire est le plus touché par
cette altération structurelle.

(a) Sujet masculin agé de 21 ans (b) Sujet féminin agé de 65 ans

Figure 1.16 – Comparaison entre un os trabécullaire sain et un os ostéoporotique issu d’une
vertèbre. Source : [97]

L’ostéoporose accroit également le risque de comminution (création de fragments de taille
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réduite) du foyer de fracture et peut être responsable d’un mauvais verrouillage entre implant et
fragment osseux [41]. Cette mauvaise cohésion entre matériel implanté et tissu osseux peut engen-
drer des complications opératoires. Cela rend le choix de la fixation et l’évaluation de la qualité
osseuse décisifs. Touchant fréquemment une population âgée, l’ostéoporose peut être accompa-
gnée par une coiffe des rotateurs endommagée limitant la fonctionnalité de l’épaule (§ 1.1.4). Il
est à noter qu’une fixation stable de la fracture au sein d’un tissu ostéoporotique est complexe à
réaliser [6], peut occasionner des dommages au sein de l’articulation humérale et nécessite des
traitements en conséquence (resurfacage, arthroplastie... § 1.3.3) [43].

L’ostéoporose associée à la diminution de la densité minérale osseuse sont des facteurs qui
font très fortement croître le risque de fractures sur les personnes âgées [20].

1.2 Les fractures de l’humérus

Qu’elles soient liées à des chutes ou à des accidents plus violents de la voie publique, les
fractures de l’épaule concernent souvent la partie proximale de l’humérus. Les traitements de ces
lésions peuvent être chirurgical ou conservatif (non chirurgical). Dans les deux cas, il est impor-
tant d’évaluer correctement la pathologie et d’associer le bon traitement ou la bonne technique
chirurgicale.

1.2.1 Épidémiologie des fractures humérales

Les fractures de l’humérus proximal sont le 7ème type de fracture le plus rencontré chez l’adulte
[100] et représente jusqu’à 10% de l’ensemble des fractures diagnostiquées en fonction des pays
et des populations touchées [88]. Elles atteignent le rang de troisième fracture la plus courante
après 65 ans derrière la hanche et le poignet. En France, on estime à 65 000 le nombre de fracture
de l’humérus proximal par an traitées en traumatologie [100].

En Europe, pour les hommes, l’incidence est comparable au travers des différents pays et
est comprise entre 0.4 et 1.1/1000/an. Pour les femmes, cette incidence se situe entre 1.4 et
2.6/1000/an [55] et touche plus les populations de l’Europe du nord (5.2/1000/an). De ma-
nière générale, une prévalence plus élevée existe pour les femmes et leur fréquence augmente
avec l’âge. Ces fractures sont liées à des facteurs géographiques mais aussi saisonnal, le risque de
fracture étant plus fréquent les mois d’hiver. D’autres facteurs comme les activités, le faible ni-
veau de soin prodigués aux personnes âgées sont des éléments pouvant favoriser ces fractures [62].

La fracture se caractérise par une rupture partielle ou complète de la continuité structurelle de
l’os. Dans le cas d’une fracture de l’humérus, cet os long peut être fragmenté en plusieurs partie
à différentes hauteurs. Trois localisations sont généralement dissociées : au niveau de la tête en
partie proximale ; sur la partie médiane le long de la diaphyse et en partie distale au niveau de
l’articulation olécranienne du coude. Les lignes de fracture peuvent apparaitre sur toute la surface
de l’humérus. En partie proximal, ces lésions suivent généralement des schémas caractéristiques et
prédictifs [45]. Dans ce travail de recherche, nous nous sommes focalisés sur les fractures traitées
chirurgicalement de manière antérograde (implantation par l’épiphyse supérieure) et touchant les
deux premiers tiers supérieurs de l’os. Cette zone regroupe une majorité des pathologies fractu-
raires touchant l’humérus. Selon [69], en 2012, une étude portant sur 112910 patients admis pour
des fractures de l’humérus a recensé le type de fractures comme suivant : 50% de fractures de type
proximale, 32% de fractures distales et 18% de type diaphysaires. 41% des fractures ne sont pas
ou peu déplacées. Celles nécessitant un traitement chirurgical représentent entre 21 et 27% des
cas. Les traitements les plus utilisés pour ces types de fractures sont les plaques d’ostéosynthèses
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et les prothèses [62] (§ 1.3).

1.2.2 Classification des fractures

Afin de répertorier et classer les fractures déplacées et/ou disloquées, diverses classifications
permettent d’identifier les types de lésion selon leurs localisations et le nombre de fragments qui
les composent. Ces classifications doivent être reproductibles et fiables afin de classer une fracture
sur la base de similitudes et de différences convenues [70]. Les classifications de Neer [81] ou de
la fondation AO (Arbeitsgemeinschaft für Osteosynthesefragen) [1] sont les plus répandues. Ces
outils assistent le choix du chirurgien et permettent d’orienter son diagnostic vers l’indication la
plus adéquate pour le patient.

La classification de Neer classe les fractures proximales en fonction du nombre de fragments
osseux pour des fractures déplacées de plus de 1 cm et pour une angulation supérieure à 45°
entre fragments. La figure 1.17 montre les possibles compositions de fragments osseux issus de la
diaphyse, de l’épiphyse ainsi que de la petite et grande tubérosité.

PROXIMAL HUMERAL FRACTURES 3
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from treatment and are therefore most often considered.
Surgery also aims to reduce the risk of complications
associated with non-operative treatment, including symp-
tomatic nonunion or malunion. Whether reduction and fix-
ation reduces the later risk of osteonecrosis of the humeral

head is unclear, although prosthetic replacement to treat
this complication is technically easier, and associated with a
better outcome, if the shoulder has initially been recon-
structed anatomically and the rotator cuff is functional.
In patients who are medically fit for surgery, it is the
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Neer’s classification of proximal humeral fractures (modified from Neer CS 2nd. Displaced proximal humeral fractures.
I: classification and evaluation. J Bone Joint Surg [Am] 1970;52-A:1077-89).

Figure 1.17 – Classification des fractures proximales de l’épiphyse humérale selon Neer.
Source : [79]
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Plus étoffée, la classification AO (Figure 1.18) sépare l’os en 3 segments (proximal, médial et
diaphysaire), chaque segment est également divisée en 3 groupes (unifocal, bifocal et articulaire).
Cette classification répartie les fractures par gravité croissante jusqu’à la nécrose.

Bone: Humerus 1

Location: Humerus, proximal end segment 11

Types:
Humerus, proximal end segment, 
extraarticular, unifocal, 2-part fracture 
11A

Humerus, proximal end segment,
extraarticular, bifocal, 3-part fracture
11B

Humerus, proximal end segment,
articular or 4-part fracture 
11C

Qualifications are optional and applied to the fracture code where the asterisk is located as a lower-case letter within rounded brackets. More than one 
qualification can be applied for a given fracture classification, separated by a comma. For a more detailed explanation, see the compendium introduction.

11

Humerus
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Figure 1.18 – Classification des fractures proximales de l’épiphyse humérale selon AO. Trois
groupes principaux : unifocal, bifocal et articulaire. Source : [1]

La figure 1.19 présente un seul des sous-groupes de classification touchant l’humérus proxi-
mal. Ce sous-groupe 11A détaille les fractures extra-articulaire formées par une scission de l’hu-
mérus en deux parties.

Type: Humerus, proximal end segment, extraarticular, unifocal, 2-part fracture 11A

Group: Humerus, proximal end segment, extraarticular, unifocal, 2-part, tuberosity fracture 11A1

Subgroups:

Group: Humerus, proximal end segment, extraarticular, unifocal, 2-part, surgical neck fracture 11A2

Subgroups:

Group: Humerus, proximal end segment, unifocal, 2-part, extraarticular vertical fracture 11A3 

Greater tuberosity fracture 
11A1.1

Lesser tuberosity fracture 
11A1.2

Simple fracture 
11A2.1

Wedge fracture 
11A2.2

Multifragmentary fracture 
11A2.3

11A
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Figure 1.19 – Détail d’un des sous groupes de fracture du groupe unifocal des fractures
proximales de l’épiphyse humérale selon AO. Source : [1]

Selon l’étude [45], les fractures proximales touchent principalement l’espace de la coiffe des
rotateurs entre le muscle supra-épineux et l’infra-épineux.
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1.2.3 Complications associées aux fractures

Synthèse tubérositaire

La synthèse tubérositaire est une consolidation des tubérosités morcelées et reste primordiale
afin de restaurer la fonctionnalité de l’épaule à long terme. Une mauvaise réduction peut entrainer
une perte de mobilité notable et une avascularisation de l’épiphyse humérale pouvant provoquer
des nécroses [49]. Néanmoins, il est à noter que les nécroses sont bien tolérées par certains patients
contrairement à une mauvaise consolidation des tubérosités qui reste difficile à corriger avec des
résultats souvent incertains [43].

A la suite d’une fracture de la tête humérale et par manque de vascularisation, les cellules du
tissu osseux peuvent fonctionner anormalement. Si l’apport vasculaire n’est pas rétabli assez rapi-
dement, une destruction anormale des cellules osseuses peut avoir lieu. Durant cette interruption
de circulation sanguine, les cellules se désintègrent de manière prématurée et non programmée
(phénomène contraire au fonctionnement normal de mort des cellules : l’apoptose).

Ostéonécrose

L’ostéonécrose avasculaire est fréquemment rencontrée dans la chirurgie orthopédique de
l’épaule et conduit souvent à un traitement chirurgical. Ces lésions touchent communément la
partie épiphysaire, l’articulation n’est plus fonctionnelle et la pose d’une prothèse (§ 1.3.3) substi-
tuant cette zone articulaire est souvent préconisée.

Cal vicieux

Une mauvaise reconstruction de la grande tubérosité peut provoquer une limitation de la mo-
bilité en rotation externe et en abduction [4]. Ce type de défaut de réduction appelé cal vicieux
s’apparente à une déformation liée à une consolidation osseuse inadaptée des éléments fracturés.
Ce mauvais alignement des tissus peut conduire à des sollicitations de l’os dans des conditions
inadéquates, invalidante pour le patient et peut impliquer une nouvelle intervention chirurgicale.

Pseudarthrose

Une absence de consolidation, plus communément appelé pseudarthrose, se manifeste par un
retard ou un manque de cal unissant la fracture et amenant à la persistance du trait de fracture.
Ces complications sont rares, de l’ordre de 1 à 10% [26] et sont liées à plusieurs facteurs comme
des mouvements du trait de fracture trop importants ou associé à un manque de vascularisation
du foyer de fracture. Les pseudarthroses de la diaphyse humérale traitées par clous ou plaques
d’ostéosynthèses atteignent de très bons résultats mais sont toutefois des opérations de reprises
après un premier échec d’un dispositif.

Tissulaires

Les fractures s’accompagnent éventuellement de complications liées aux tissus nerveux ou
vasculaires environnant l’os. Une complication neurologique avec compression du nerf axillaire
dans les fractures particulièrement déplacée peut survenir et provoquer des raideurs articulaires.

Contrairement au traitement conservatif, le recours à un traitement chirurgical modifie le pro-
cessus du remodelage osseux et l’ouverture du foyer de fracture ou la voie d’abord augmentent le
risque infectieux. Afin de limiter ces risques, la préconisation des techniques mini-invasives et des
interventions rapides sont à privilégier.
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1.3 Dispositifs chirurgicaux existants

Dans le cadre des fractures proximales, le dilemme du choix de traitement est le suivant :
peut-on conserver l’épiphyse supérieure ou non? En fonction de nombre de fragment et de leur
complexité, le chirurgien dispose d’un vaste éventail de dispositifs orthopédiques. Pour les frac-
tures diaphysaires siégeant le long de l’os, les clous centromédullaires ou plaques d’ostéosynthèse
sont à favoriser. En ce qui concerne les fractures fragmentaires de la tête, la reconstruction peut
être effectuée par ostéosynthèse mais le choix se porte généralement sur la pose de prothèses en
cas de complication (risque d’ostéonécrose). Le tableau A.2 en annexe, liste les techniques opé-
ratoires ainsi que leurs avantages et inconvénients. Il est à noter qu’outre le type, la position et la
complexité de la fracture, la prise de décision du type de soin est également influencée par d’autres
facteurs relatifs au patient (âge, diabète, ostéoporose, polyarthrite rhumatoïde,...) mais aussi aux
expériences et spécialisations des chirurgien [79].

1.3.1 Matériaux implantables

On dénombre trois familles de matériaux biocompatibles et implantables utilisés en orthopé-
die : les polymères, les céramiques et les alliages métalliques. Les matériaux métalliques biocom-
patibles les plus utilisés aujourd’hui dans les dispositifs orthopédiques sont des alliages d’acier
inoxydables (316L) ou de titane (Ti-6Al-4V). Ces matériaux possèdent des propriétés mécaniques
intéressantes pour leurs utilisations en orthopédie (formabilité, résistance à l’usure,...), de plus
leurs biocompatibilités et leurs résistances à la corrosion en font des candidats de choix en tant
que matériel implantable [2]. Leurs modules de Young sont compris entre E316L ≈ 200 GPa pour
l’acier inoxydable et de ETi6Al4V ≈ 110 GPa pour le titane. Rappelons que l’os, moins rigide,
possède un module élastique de ECortical ≈ 10 v 30 GPa [2], l’os cortical subit majoritairement
l’ensemble des chocs et risque de se résorber autour du dispositif implantable. Ce phénomène
appelé stress-shielding provoque des descellements de matériel [103] (§1.3.4).

Outre la biocompatibilité, le matériau employé doit être résistant afin de supporter de fortes
sollicitations sans être trop raide et autoriser des micro-mouvements au niveau du foyer de fracture
favorisant le remodelage osseux. L’utilisation du titane est largement favorisée dans les dispositifs
orthopédiques, répondant à cette problématique (E316L > ETi6Al4V > ECortical), de par sa faible
densité et de sa durée de vie appliquée aux implants comprise entre 10 et 15 ans à l’intérieur
du corps humain. Malgré cela, l’utilisation de certains éléments d’alliages relarguent des ions
métalliques (Aluminium), toxiques (Vanadium) et sont assez controversées [33]. De nouveaux
alliages sont en développements possédant des résistances mécaniques mieux adaptés au corps
humain et composé uniquement d’éléments inertes non toxiques. Toutefois l’utilisation de ces
éléments rares bioinertes (Niobium, Tantale, Zirconium, Molybdène...) se traduit par des coûts
de production élevés (terre rares couteuses, points de fusions élevés) et limitent leurs champs
d’applications actuels [2].
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1.3.2 Dispositifs d’ostéosynthèse

Plaques d’ostéosynthèses

Pour implanter une plaque d’ostéosynthèse en partie proximale (Figure 1.20), la voie d’abord
delto-pectorale est favorisée, en prenant soin d’éviter l’endommagement de la veine céphalique
ou de l’artère axillaire. Les plaques sont positionnées à l’extérieur de l’os, sur le périoste, et des
vis sont insérées dans chaque fragment pour stabiliser la fracture et verrouiller la position des
fragments disloqués. Le nombre de vis varie de 3 à 9 dans la tête et leur position est prédéfinie. Ce
type de dispositif, en fonction de sa forme et de ses dimensions, permet de traiter des fractures sur
l’ensemble de l’os. De nombreuses références de plaque sont disponibles afin de coïncider avec
l’anatomie de l’os et avec la fracture rencontrée (Tableau 1.2).

Plaque

Vis de verrouillage

Figure 1.20 – Plaque d’ostéosynthèse Philos™- DePuy Synthes

La littérature décrit de nombreux avantages à l’utilisation d’ostéosynthèse par plaque et en par-
ticulier son utilisation chez des patients atteint d’ostéoporose [65, 119]. Ce type d’implant rigide
produit de bons résultats cliniques et permet de traiter des fractures multi-fragmentaires par le biais
de nombreuses vis de verrouillage qui couvrent de nombreuses positions angulaires. Néanmoins
ses dimensions et son implantation en font un système très invasif. Le taux de complications post-
opératoires demeure conséquent, en particulier chez les personnes âgées avec des perforations de
vis dans la tête humérale, des déformations de la géométrie osseuse (effondrement, déviation de la
tête...) et des ostéonécroses [117]. Les plaques peuvent également générer des conflits mécaniques
sous-acromiaux ou nerveux.

Fournisseurs Acumed Biomet Depuy Newclip Stryker Synthes Tornier Zimmer Fx Solutions

Désignation
POLARUS

PHP

OPTILOCK

PROXIMAL

HUMERAL

PLATES

S3 PROXIMAL

HUMERAL

PLATING

SYSTEM

ALIANS

HUMERUS

PROXIMAL

AXSOS PHILOS

AEQUALIS

PLAQUE

HUMÉRALE

NCB

PROXIMAL

HUMERUS

PRCT

Matériau
Titane

T40

Acier

inoxydable

Acier

inoxydable
Titane

Acier

inoxydable

Titane

T40

Acier

inoxydable

Alliage

titane

TA6V

Acier

inoxydable

Longueur plaque

(mm)

et

Nb de vis

4 trous

75 - 2 trous

99 - 4 trous

123 - 6 trous

171 - 10 trous

71 - 3 trous

84 - 5 trous

109 - 8 trous

97 - 3 trous

123 - 5 trous

138 - 6 trous

86 - 3 trous

112 - 5 trous

150 - 8 trous

90 - 3 trous

114 - 5 trous

90 - 3 trous

120 - 5 trous

52 - 4 trous

79.5 - 5 trous

93 - 7 trous

80 - 3 trous

98 - 4 trous

116 - 5 trous

134 - 6 trous

Nombre de vis

(épiphyse proximale) 5 9 6 7 6 9 5 5 3

Tableau 1.2 – Exemples de fournisseurs de plaques d’ostéosynthèse.
Source : [19]
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Clous centromédullaires

Les clous centromédullaires sont positionnés à l’intérieur de l’humérus (Figure 1.21) et in-
troduits par un orifice situé dans l’axe de la diaphyse. L’utilisation d’une voie d’abord antero-
acromiale permet de limiter la taille de l’incision par rapport à des plaques d’ostéosynthèse et
donne de bon résultats cliniques [36]. Cette localisation interne dans l’os préserve l’irrigation san-
guine du périoste et des tissus mous. Ces dispositifs sont insérés avec une technique peu invasive
de quelques centimètres [38].

Clou centromédullaire

Vis de verrouillage

Figure 1.21 – Clou d’ostéosynthèse MultiLoc™- DePuy Synthes

Par rapport aux plaques d’ostéosynthèse, les risques iatrogènes touchant le nerf radial sont
moindres passant de [3−29%] pour les plaques à [0−4%] pour les clous [32]. Cependant, dans les
fractures métaphysaires latérales instables ou comminutives, et en particulier si le point de départ
s’étend jusqu’à la tubérosité supérieure, l’échec de la fixation ou le déplacement de la fracture peut
survenir.

Comme les plaques, le verrouillage proximal est assuré par des vis qui fixent les différents
fragments. Néanmoins, le choix de la position et de l’orientation de ces vis est plus limité qu’avec
une plaque. La configuration la plus communément employée consiste à utiliser deux vis de ver-
rouillage dans la tête au travers du clou [25].

Différentes longueurs de clou sont disponibles (Tableau 1.3), permettant de traiter des frac-
tures proximales ou diaphysaires. Ces dispositifs doivent également être fixés en position distale,
ce qui est particulièrement important dans le cas des fractures diaphysaires. Cette fixation est ha-
bituellement réalisée au moyen d’une ou deux vis ancrées dans l’os cortical et traversant le clou
centromédullaire. Dans le cas de clous longs (200 mm et plus), ce verrouillage est délicat car le
clou étant relativement flexible, il arrive, malgré l’utilisation d’un viseur externe (Figure 1.22.a),
de ne pas introduire la vis en face du perçage du clou (§1.3.4). Le repérage de ces vis lors de la
désimplantation est aussi délicat.

Des dispositifs sans verrouillage par vis en partie distale existent. Ces moyens de fixations
alternatifs possèdent un avantage opératoire majeur puisse qu’ils ne nécessitent pas d’incision
supplémentaire pour le verrouillage distal, ni de viseur complexe. En outre, dans un dispositif
de verrouillage classique par vis, des contrôles radioscopiques (Figure 1.22.b) sont nécessaires
à chaque étape de l’implantation de vis afin de vérifier la bonne mise en position du matériel
(implant ou vis). Ce type de verrouillage interne permet de limiter les risques dus à l’irradiation
liée à l’usage de fluoroscopie.
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1.3. Dispositifs chirurgicaux existants

Figure 1.22 – a) Ancillaire utilisé pour verrouiller un clou en partie proximale. b) Radiographie
du positionnement des vis au sein de la tête. c) Voie d’abord antero-acromiale. Source : [36]

Fournisseur Acumed Depuy FH Orthopedics Stryker Synthes

Désignation

Polarus

Humeral

Rod

Versa

Nail

Clou

Telegraph

T2 Humeral

Nailing

System

Multiloc

Humeral

Nail

Matière - - Acier inoxydable Titane Titane

Longueur (mm) 200 à 280 150 150 à 270 140 à 320 160 à 315

Diamètre (mm) 8 8 - 10 7 - 8 - 9 7 - 8 - 9 7 - 8 - 8.5 - 9.5

Taille des vis distales (mm) 3.5 x 17.5 - 3.5 x 60 3.5 - 4.5 x 20 - 70 4, 6 x 24 - 45 4 x 20 - 60 4.5, 3.5 x 20 - 60

Taille des vis proximales (mm) 5 x 20 - 5 x 55 4.8 x 30 - 76 4 x 24 - 32 - 4 x 18 - 4 x 70

Tableau 1.3 – Exemples de fournisseurs de clous centromédullaires.
Source : [19]

Le clou centromédullaire de type Seidel est un clou cylindrique classique en partie proximale,
mais avec une partie distale ne nécessitant pas de verrouillage externe : l’extrémité du clou est
fendue en 3 (Figure 3.19) et une ogive est remontée pour permettre une expansion interne au sein
du canal médullaire de l’humérus, en utilisant un outillage introduit par l’extrémité proximale du
clou.

Ce verrouillage par expansion présente néanmoins deux inconvénients : il est très sollicitant
pour la diaphyse et peu stabilisant pour la fracture. Sa tenue à des sollicitations de torsion n’est
que de l’ordre de 0.2 N.m [123] alors qu’elle est de 10 N.m pour un verrouillage par vis et atteint
53 N.m pour un humérus sain [104]. Certaines améliorations ont été proposées [40] afin de limiter
les sollicitations internes générées par ce système de verrouillage (ajout d’une bague répartissant
les efforts, voir Figure 1.24). Ce clou n’est aujourd’hui plus commercialisé.

Les dispositifs de clou présentent deux inconvénients majeurs :

• Les orientations des vis de verrouillage proximal sont prédéfinies par la position figée des
trous de verrouillage préexistants.

• Le verrouillage en position distal par vis pour immobiliser le clou nécessite des tâches sup-
plémentaires lors de l’implantation et du retrait du clou (incision, matériel ancillaire asso-
cié,...).
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Figure 1.23 – Partie distale du clou de type Seidel, ailettes indéformées et ailettes déformées par
l’ogive. Source : [123]

Figure 1.24 – Proposition d’amélioration d’un système de verrouillage distal par expansion de
type Seidel. Le clou (en bleu) est positionné au centre de la diaphyse (en gris) et une bague (en
vert) se déforme par le biais d’une ogive (en rouge). Source : [40]

1.3.3 Traitement par arthroplastie

Les prothèses sont implantées par voie delto-pectorale classique ou une voie transdeltoïdienne
antéro-latérale [17] via une incision ≈ 15 cm en écartant les muscles et après luxation de l’articu-
lation. Ces opérations durent entre 1 h pour des prothèses touchant un versant de l’articulation et
2 h pour des prothèses totales. Les prothèses anatomiques sont des dispositifs modulaires rempla-
çant à l’identique la ou les surfaces articulaires lésées. Au sein de l’humérus, la prothèse est fixée
par une tige prothétique de longueur variable pouvant être cimentée (ajout d’hydroxyapatite) ou
possédant une surface texturée. Ces tiges, à l’instar des clous, peuvent comprendre aucune, une ou
plusieurs vis de verrouillage.
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1.3. Dispositifs chirurgicaux existants

Prothèses anatomiques

Ces prothèses dites "anatomiques" sont employées pour des fractures complexes de la tête, des
usures articulaires et des ostéonécroses. Les cupules ou prothèses de resurfaçage (Figure 1.25) per-
mettent de conserver le capital osseux en évitant une altération complète de la tête. Un seul versant
de l’articulation est remplacé et seule la partie articulaire de l’humérus est reséquée [64]. Ce type
de prothèse ne possède pas de tige prothétique et se fixe uniquement dans la partie métaphysaire de
l’os. Si le versant glénoïdien est touché, un insert glénoïdien concave en métal ou en polyéthylène
peut être implanté sur l’omoplate transformant l’hémiprothèse anatomique en prothèse totale.

Prothèse 
de resurfaçage

Figure 1.25 – Prothèse céphalique de resurfaçage, Aequalis™ - Tornier.
Source : [108]

Si la partie métaphysaire est endommagée, une prothèse monobloc ou modulaire (Figure 1.26),
s’ancrant plus profondément dans l’os peut être implantée. Ces prothèses anatomiques sont dispo-
nibles sous de nombreuses références admettant des longueurs, des diamètres et des inclinaisons
variables. Des accessoires peuvent également se greffer sur l’embase prothétique comme des sur-
faces crantées, des supports de greffes osseuses ou des perçages facilitant la fixation des tissus
environnants par sutures.

Embase
prothétique

Tige prothétique

Insert glénoïdien

Hémisphère 
humérale

Figure 1.26 – Hémi-prothèse ou prothèse totale anatomique, Anatomical Shoulder™ - Zimmer.
Source : [106]
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Prothèse totale inversée

Les prothèses décrites précédemment ne peuvent fonctionner que si le patient possède une
coiffe des rotateurs fonctionnelle. Dans le cas contraire, l’utilisation de prothèse totale inversée est
préconisée (Figure 1.27). La particularité de ce dispositif prothétique est l’inversion du versant de
l’hémisphère. En changeant de position le centre de rotation, un déport médial augmente le bras
de levier de l’ensemble musculaire du deltoïde facilitant la mise en abduction du bras. Selon [64],
ce type de chirurgie complexe conduit à un taux élevé de complications (de l’ordre de 50 %) et de
reprises chirurgicales itératives (40 %).

Embase
prothétique

Tige prothétique

Vis de verrouillage
Sphére glénoidienne

Insert huméral

Cage de  greffe

Cupule humérale

Figure 1.27 – Prothèse totale inversée Equinoxe™ - Exactech

Bilan des dispositifs de soin des fractures humérales

Les fractures de l’humérus proximal sont des lésions difficiles à traiter et le dispositif par-
fait pour traiter ces fractures n’existe pas. Cette chirurgie est dépendante de nombreux facteurs
liant patient, chirurgien et implant. Souvent associées à un endommagement de la coiffe, ces frac-
tures entrainent une diminution de la fonction de l’épaule [118]. Les plaques d’ostéosynthèse
sont une réponse invasive aux fractures métaphysaires latérales ou communitives des tubérosi-
tés [38]. L’avènement des dispositifs de fixation interne ne résout pas l’ensemble des traumatismes
de l’épaule mais les systèmes centromédullaires développés préservent les tissus mous et périostés
via des techniques mini-invasives. Quant aux prothèses, elles sont des réponses inévitables et irré-
versibles dans certaines pathologies relatives à l’humérus mais restent difficiles à implanter chez
des patients âgés.
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1.3. Dispositifs chirurgicaux existants

1.3.4 Cas de défaillance des dispositifs actuels

Plusieurs causes sont à l’origine de la défaillance de dispositifs médicaux implantables, ces
défaillances peuvent amener à une ou plusieurs opérations supplémentaires dite de révision. Les
complications amenant à ces ré-opérations peuvent survenir tout au long du cycle de vie du dispo-
sitif.

Stress-shielding

Parmis ces défaillances, le descellement de matériel, associé au stress-shielding peut avoir
lieu. Ce phénomène est une réponse de l’os aux chargements appliqués sur les zones périprothé-
tiques. En effet, un os sollicité trop fortement disparait de la même manière qu’un os non sollicité.
Dans 9% des arthroplasties, la présence de stress-shielding est observée autour de la tige pro-
thétique [80]. Des contrôles radiographiques permettent de détecter de possibles descellements
prothétiques lors de suivis à court et long termes de l’implant [75]. Le matériel peut à long terme
ne pas consolider le trait de fracture et générer des pseudarthroses, créant ainsi de fausses articula-
tions. L’utilisation de matériaux ou de géométries imitant les caractéristiques de l’os cortical sont
de possibles solutions limitant ces complications.

Protrusion de matériel

Le matériel peut également migrer au sein du corps si son verrouillage n’est pas suffisant. Ce
déplacement interne de dispositif ou d’une partie de celui-ci est appelé protrusion. Les vis peuvent
déboucher sur des zones sensibles (artères, nerfs, articulations...) et générer des douleurs ou des
complications.

Figure 1.28 – Protrusion de vis dans l’articulation glénohumérale (en jaune), radiographies :
A) Antéro-postérieure ; B) Latérale et C) Axillaire. Source : [42]

Cette complication est rare et souvent liée à un effondrement (Figure 1.29) de l’os environnant
ou à un mauvais verrouillage du dispositif au sein de l’os.

Migration de vis

La migration de vis (Figure 1.30) due à un mauvais verrouillage au sein du dispositif de soin
découle de la difficulté d’obtenir une vue latérale par radiographie satisfaisante pour permettre
un contrôle fiable. D’autre part, les dispositifs de ciblage en partie distale pour le verrouillage
par vis ne possèdent pas une fiabilité suffisante systématique pour verrouiller de façon certaine le
dispositif [37].
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Figure 1.29 – Ostéonécrose avasculaire humérale entraînant l’effondrement de la tête quatorze
mois après traitement par plaque d’ostéosynthèse. Source : [86]

Figure 1.30 – Échec de verrouillage distal par vis. Emplacement distal de la vis (en vert) n’est
pas traversé par la vis de verrouillage (en rouge). Source : [37]

Rupture du matériel

Des cas de rupture du matériel peuvent également survenir [61, 124], ces défaillances sont
occasionnées par des chargements sollicitant des zones de fragilités (réduction d’épaisseurs, dia-
mètres...) et nécessitent des opérations dites de reprise afin de changer le dispositif.
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1.3. Dispositifs chirurgicaux existants

(a) Rupture de vis de et échec
de fixation par plaque d’ostéosynthèse.

Source : [124]

(b) Pseudarthrose avec rupture du clou
au niveau du verrouillage distal.

Source : [61]

Figure 1.31 – Exemples cliniques montrant des échecs de verrouillage correct par ostéosynthèse

1.3.5 Réponse à la problématique

Les principaux enjeux des travaux présentés dans ce manuscrit sont de pouvoir proposer un
implant d’ostéosynthèse permettant de :

• Conserver le plus souvent possible le capital osseux ;

• D’anticiper les complications liées à l’ostéonécrose ;

• Faciliter la transition vers une tête prothétique ;

• De minimiser la taille des incisions pour un coût et un temps d’intervention comparables ou
inférieurs aux traitements actuels.

Initialement, une proposition de solution de soin mixte a été considérée pour soigner la plus
large plage de traumatismes au niveau de l’humérus (fractures proximales et diaphysaires). Dans
cette optique, un implant de type ostéosynthèse sur-mesure fut envisagé. Cette solution aurait pu
être explanté au bout de 18 mois à 2 ans. En cas de complication, osteonécrose ou mauvaise
union des fragments, une gamme de prothèses adaptable à toutes morphologies avec un nombre
de références le plus limité possible se rajouterait sur la partie déjà implanté. Un accouplement
modulaire aurait permis de retirer le verrouillage proximal du clou pour y rattacher un élément
prothétique, transformant ainsi le clou déjà implanté en tige prothétique.

Après consultation avec le panel de chirurgiens, il s’est avéré que ce type de solution n’était
pas optimal en terme de temps d’implantation. En effet, la pose de cette solution modulaire en
première intention demande un temps supérieur au temps gagné lors de l’opération de transition
entre un implant et une prothèse. Le temps total des deux opérations (première intention + reprise
si complication) est bien supérieur au temps de pose d’un clou classique, de son explantation à la
pose d’une nouvelle prothèse (Figure 1.32).

Les résultats attendus sont la mise sur le marché d’un système efficace, simple et économique
permettant à tout chirurgien, quelle que soit son expertise et ses habitudes de réaliser une ostéo-
synthèse d’une fracture complexe de l’humérus proximal et/ou la pose d’une prothèse anatomique.
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Ostéosynthèse 
proximale

Prothèse

Ostéosynthèse 
distale

Ostéosynthèse 
proximale

Prothèse

Accouplement

Fixation distale
commune

ou

Clou diaphysaire Tige prothétique

Ostéosynthèse 
distale

Solutions initiales envisagées Solutions développées

Présentée
dans ce document

Développée en 
parallèle par 

One Ortho Médical

Figure 1.32 – Solution modulaire initiale permettant de transiter vers une prothèse en conservant
la partie basse du clou implantée.

1.4 Conclusion

Ce premier chapitre met en évidence le nombre important de dispositif traitant des fractures
de l’humérus. Pour les ostéosynthèses, deux familles d’implants se distinguent, par plaque ou par
clou. Les plaques sont implantées à l’extérieur de l’os et fixent les fragments osseux via des vis
traversant l’implant puis les fragments. Le nombre de vis dépend des plaques utilisées (entre 3−9)
et sont souvent réparties entre les fragments ou le(s) trait(s) de fracture. Les clous sont insérés au
sein de l’os pré-alésé ou non, des vis sont introduites dans les fragments puis sont fixées au clou. La
fixation proximale est généralement réalisée par 2 vis mais reste variable en fonction du fabricant,
du chirurgien et de la complexité de la fracture. Certains clous proposent des fixations distales
sans vis et sans incision distale, le verrouillage des fragments est effectué de manière interne par
différentes techniques souvent dépendantes de la dimension interne de l’os.

De nombreux types de prothèse sont présents sur le marché. Pour s’adapter aux patients, de
multiples références sont disponibles dans chaque gamme de prothèse et la modularité des compo-
sants qui la compose permettent de construire un dispositif adapté au patient. Certaines prothèses
peuvent se transformer et passer d’une prothèse anatomique à une prothèse inversée en retirant
uniquement la partie métaphysaire.

En conclusion, les dispositifs traitant des fractures de l’humérus sont nombreux, rares sont
ceux répondant à plusieurs types de fractures et s’adaptant à plusieurs morphologies à la fois.

Les chapitres suivants présentent un ensemble d’outils numériques et expérimentaux. Ces der-
niers nous permettent d’appuyer les choix technologiques envisagés afin de développer un nouveau
dispositif s’adaptant à toutes morphologies et de répondre aux plus grands nombres de pathologies
fracturaires liées à l’humérus.
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1.4. Conclusion

Différentes contraintes d’ordre structurel ont été dégagées suite aux premiers échanges avec le
panel de chirurgien. Cette liste non exhaustive permet d’identifier les multiples contraintes exis-
tantes et les attentes des professionnels de santé pour le développement d’un dispositif médical
novateur :

• Être biocompatible ;

• Rester mini-invasif (voies d’abords, encombrement...) ;

• Permettre une réduction de la fracture ;

• Maintenir les différents fragments sous contraintes ;

• Permettre une dés-implantation sans détérioration de l’os ;

• Admettre un verrouillage distal et proximal en position quelconque ;

• Être compatible mécaniquement avec les dimensions de l’os ;

• Éviter une avascularisation des différents fragments ;

• Limiter le nombre de références de pièces ;

• Être à l’épreuve de toutes fausses manipulations du personnel médical avant et pendant
l’intervention ;

• Traiter des fractures avec ou sans arrachements musculaires ;
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"L’angle droit bout à 90°."
-Anonyme
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Chapitre 2. Les outils biomécaniques

2.1 Introduction

Afin de valider le dispositif de soin, des outils ont été développés pour tester les diverses
solutions techniques proposées. Dans ce chapitre, trois outils complémentaires sont présentés au
travers de trois parties distinctes.

La première partie du chapitre s’intéresse à un outil numérique permettant d’identifier les
sollicitations exercées sur l’humérus. L’utilisation de ces modèles permet de simuler de manière
réaliste le comportement du bras en mouvement et d’estimer les efforts musculaires appliqués aux
os. Ils peuvent également renseigner sur les conséquences biomécaniques de reconstruction chirur-
gicale comme le remplacement d’une articulation ou la modification d’insertions tendineuses [53].

La seconde partie est consacrée à la présentation d’un banc de test modulaire. Ce dispositif
expérimental a pour objectif de tester les résistances mécaniques des prototypes d’implants sur os
fracturés synthétiques ou cadavériques. Ce banc, transportable en laboratoire d’anatomie, dispose
d’actionneurs simulant la contraction musculaire. Il permet de positionner un bras chargé dans
n’importe quelle position de l’espace et ainsi de solliciter un dispositif orthopédique pour une
majorité de situations de chargement d’un bras. Les simulations numériques réalisées au préalable
ont permis de dimensionner le banc de test afin qu’il puisse supporter les sollicitations rencontrées.

La troisième et dernière partie s’intéresse à un capteur de mesure de mouvement du bras. Basé
sur l’utilisation de centrales inertielles, ce dispositif sans fils permet de mesurer la position du bras
dans l’espace par rapport au dos. Il sera utilisé à terme pour piloter en déplacement le banc de test.
Ce système permet également de suivre en temps réel le mouvement des bras d’un individu durant
une journée de travail ou lors de séances de rééducation après une opération.
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2.2 Simulation musculo-squelettique

2.2.1 Modélisation numérique

Introduction

L’un des objectifs principaux de ces simulations est d’extraire les efforts musculaires afin de
dimensionner les éléments du banc. Ces simulations permettront de piloter les actionneurs d’un
banc de test afin d’exercer des contraintes mécaniques réalistes et reproductibles sur des dispositifs
médicaux implantés sur des éléments cadavériques ou synthétiques. Ces simulations sont égale-
ment un outil précieux pour mieux comprendre le fonctionnement du complexe anatomique de
l’épaule. Les mesures de forces musculaires in-vivo sont expérimentalement complexes voire im-
possibles à identifier. Dans la littérature, plusieurs expérimentations par électromyographie [113],
par spectroscopie par proche infrarouge [92] ou par prothèse instrumentée [120] ont été réalisées
afin de quantifier le niveau d’activité musculaire. Malgré cela, ces techniques expérimentales ne
donnent pas d’informations précises sur la valeur de ces efforts. il est de ce fait réellement déli-
cat d’identifier la contribution réelle d’un muscle pour un mouvement donné. Dans le cadre du
développement d’un implant d’ostéosynthèse, les valeurs d’efforts générés par les muscles sont
directement répercutées sur les fragments osseux qui y sont fixés et par conséquent sur ledit dis-
positif implanté.

D’une manière générale, le but des modèles musculo-squelettiques est d’identifier le comporte-
ment mécanique du corps humain en intégrant l’ensemble des données biomécaniques disponibles.
Une modélisation musculo-squelettique est une "boite à outils" permettant de simuler des mouve-
ments de corps osseux, généralement considérés rigides, reliés par des articulations autorisant de
nombreux degrés de liberté. Ces mouvements sont actionnés par des éléments musculo-tendineux
qui transmettent des efforts sur les os [63].

A l’échelle microscopique, les mouvements chez l’humain sont le résultat d’une cascade
d’événements physiologiques, les forces appliquées aux os par la contraction musculaire résultent
d’interactions protéiques. Ces réactions sont issues d’influx nerveux (potentiel d’action) qui ex-
citent ces structures musculaires. Durant cette contraction musculaire, une énergie chimique est
transformée en énergie mécanique. Les muscles dits striés réagissent à une impulsion nerveuse en
se contractant. Pour conserver un effort constant, une volée d’impulsions est nécessaire, certaines
fibres se tendent pendant que d’autres se détendent, impliquant une consommation énergétique
non négligeable.

En raison de la complexité et du caractère redondant des arrangements musculaires au niveau
de l’épaule, il est difficile d’évaluer le rôle de chaque muscle indépendamment [102]. Un os n’est
pas uniquement mis en mouvement par un seul muscle (muscles agonistes). Nous observerons
assez fréquemment que certains muscles génèrent des actions simultanées contrant même le mou-
vement souhaité (muscles antagonistes). La diversité des mouvements et la position des nombreux
muscles engendrent ainsi une infinité de combinaisons possibles [105]. L’utilisation d’une mé-
thode d’optimisation basée généralement sur une minimisation des énergies métaboliques mises
en jeu à chaque instant permet de résoudre cette indétermination.
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(a) Vue isométrique du modèle DAS3.
Source : simtk.org
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(b) Chaine cinématique du modèle DAS3

Figure 2.1 – Modèle musculo-squelettique de l’épaule

Modèles biomécaniques appliqués aux membres supérieurs

Dans la littérature, de nombreux modèles biomecaniques en 2D et 3D [8] ont été développés,
mais peu se sont focalisés sur les extrémités supérieures et ceci principalement du fait de sa com-
plexité cinématique. Depuis les années 90, des modèles musculo-squelettiques ont été utilisés pour
étudier les interactions neuro-musculo-squelettiques dédiées aux membres supérieurs. Aujour-
d’hui, ils sont employés pour estimer les efforts articulaires et forces musculaires chez des sujets
sains mais également afin d’étudier l’effet de la chirurgie sur l’appareil musculo-squelettique [27].

L’un des premiers modèles musculosquelettiques du membre supérieur décrit en 1994 est le
modèle Delft Shoulder and Elbow Model (DSEM) [114]. La Figure 2.1a présente le modèle Dy-
namic Arm Simulator (DAS3) conçu initialement sur le logiciel SIMM (Software for Interactive
Musculoskeletal Modeling) et basé sur le modèle DSEM. Il a été converti et adapté sur le logiciel
open-source OpenSim [29]. Ce logiciel, utilisé dans cette étude, est une plateforme regroupant la
modélisation, la simulation, la visualisation des mouvements et l’analyse de données issues de mo-
dèles musculo-squelettiques variés tout en disposant d’une interface graphique et programmable.

Pour définir la partie géométrique du modèle, le corps humain est décomposé dans cet outil
en un système articulé composé d’éléments rigides indéformables, reliés par des liaisons parfaites
sans frottements [73]. Les éléments en mouvement qui composent le modèle DAS3 sont : la clavi-
cule, la scapula, l’humérus, l’ulna, le radius et la main (figée à l’avant bras). Les autres éléments
sont fixés rigidement au sol. L’ensemble des articulations depuis ces os admet 11 degrés de liberté
entre le glissement de la scapula contre le thorax jusqu’aux rotations de l’avant-bras. Chaque élé-
ment est connecté à au moins un autre élément par le biais d’au moins une articulation ou liaison
formant ainsi une chaine cinématique. Dans ce modèle de l’épaule, la chaine cinématique est dite
ouverte (Figure 2.1b) étant donné que le modèle possède une seule liaison encastrement entre le
sol et le thorax.

Un calcul classique en dynamique permet de déterminer le mouvement d’un bras sollicité
en fonction des actions musculaires. Pour notre étude, nous utiliserons la dynamique inverse
afin de déterminer ces actions musculaires pour obtenir un mouvement donné d’un bras sollicité.
L’utilisation de cette méthode combinée à ce modèle permet d’extraire de nombreuses données
comme les efforts au sein des articulations et des muscles, les longueurs musculaires et les bras de
leviers observés.
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2.2.2 Fonctionnement du logiciel OpenSim en dynamique inverse

Suite à l’activation des muscles, des forces se répercutent sur les os et génèrent des mouve-
ments au niveau des différentes articulations. Ce processus est fonction d’un ensemble de para-
mètres dépendant des propriétés des tissus musculaires, osseux et neurologiques.

En dynamique inverse, les mouvements (positions, vitesses et accélérations) des éléments os-
seux ainsi que des efforts extérieurs appliqués sur ces corps sont imposés. On cherche à résoudre
l’équation suivante :

M(q)× q̈+C(q, q̇)× q̇+F(q)︸ ︷︷ ︸
paramétres connus

= ∑Fext︸ ︷︷ ︸
inconnus

(2.1)

• q, q̇, q̈ : les vecteurs paramètres de position, dérivée première et seconde de chaque élément
osseux (imposés),

• M(q) : la matrice de masse,

• C(q, q̇) : vecteur des forces et couples centrifuges et de Coriolis,

• F(q) : vecteur des forces et couples connus (gravitationnels, sollicitations imposées ...),

• Fext : les forces et couples (forces généralisées) inconnues.

Le premier niveau de modélisation consiste à identifier les positions et orientations des élé-
ments osseux pour déterminer leurs trajectoires propres au cours du mouvement, ce sont les don-
nées d’entrées du modèle [8]. Par conséquent, tous les termes du côté gauche des équations du
mouvement sont connus. Par la méthode de dynamique inverse, il est possible de résoudre les
équations du mouvement pour obtenir le terme de droite qui correspond aux données de sortie
de simulation (efforts musculaires ou articulaires et couples). Ces modèles facilitent l’accès aux
conséquences biomécaniques de reconstruction chirurgicale comme le remplacement d’une arti-
culation ou la modification d’insertions tendineuses [53].

Mouvements imposés

Notons tout d’abord qu’en raison du glissement de la peau sur les tissus englobant les os [115],
il est complexe d’identifier expérimentalement la cinématique exacte des segments osseux lors
d’un déplacement du bras sans avoir recours à des marqueurs fixés directement sur les os. La
liaison de l’épaule n’étant pas une rotule parfaite, la cinématique imposée implique ici un centre
de rotation fixe de l’humérus, positionné au centre de la pseudo-sphère correspondant à la surface
articulaire cartilagineuse de l’humérus.

Les mouvements ont été générés numériquement (script Matlab). Ce fichier de mouvement
comporte l’ensemble des degrés de liberté des articulations et leurs évolutions au cours du temps.
Dans l’ensemble des simulations effectuées, la scapula, la clavicule, et le thorax sont fixés au reste
du squelette et les limitations articulaires disponibles seront celles de l’articulation gléno-humérale
uniquement. Cette simplification permet d’annuler les mouvements scapulo-thoraciques qui, pour
notre étude quasi-statique, influent peu sur le chargement de l’humérus. Les mouvements entre
l’ulna et le radius sont figés et l’articulation du coude est pilotable. Pour négliger les effets inertiels
dus aux fortes accélérations, les mouvements sont réalisés sur des plages de temps permettant des
mouvements lents (accélération angulaire maximale de 4 °/s2).
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Caractéristiques massiques, inertielles et musculaires

Les caractéristiques massiques et inertielles de chaque élément rigide composant le modèle
sont renseignées. Pour chaque élément osseux i, la masse mi, le centre de masse Gi et la matrice
d’inertie Ji sont définis. La position des articulations et l’ensemble de ces paramètres sont basés
sur des études cadavériques [59]. L’ensemble de ces données sont assemblées pour former un
modèle générique représentatif de la population moyenne et peut être modifié spécifiquement pour
s’adapter aux dimensions d’un individu particulier en appliquant des facteurs de forme sur les
segments osseux, on parlera alors d’un modèle spécifique.

Dans un souci de simplification, les muscles sont simulés par des éléments filaires 1D re-
liant une origine à une terminaison (Figure 2.2), le modèle DAS3 regroupe 29 muscles répartis en
138 éléments musculaires (du dos au poignet). Les muscles larges sont modélisés par plusieurs
éléments (Tableau 2.1). Si ces fibres s’enroulent sur une surface osseuse, des objets surfaciques
cylindriques ou ellipsoïdiques (appelés Wrap) sont employés pour représenter cette surface de dé-
viation de telle sorte que le muscle ne puisse pas passer au travers de l’os [13]. Le choix du nombre
de segments musculaires relève de la précision voulue par rapport à la complexité du modèle.

Figure 2.2 – Décomposition du deltoïde postérieur et latéral en 11 éléments filaires. Par exemple,
le segment AB relie l’épine de la scapula (A) à l’humérus en partie diaphysaire (B). L’effort iso-
métrique maximun de cet élément est de FAB = 289 N.
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Muscle Nombre d’éléments Muscle Nombre d’éléments

Trapèze, faisceaux moyen et inférieur 11 Biceps, chef long (F) 1

Trapèze, faisceau supérieur 2 Biceps, chef court (F) 2

élévateur de la scapula 2 Triceps, chef long (F) 4

Petit pectoral (F) 4 Triceps, chef médial 5

Rhomboïde 5 Triceps, chef latéral 5

Dentelé antérieur 12 Grand dorsal (F) 6

Deltoïde postérieur (• , F) et latéral (• , F) 11 (6+5) Grand pectoral (• , F), thorax 6

Deltoïde antérieur (• , F) 4 Grand pectoral, claviculaire (F) 2

Coracobrachial (F) 3 Brachial 7

Infra-épineux (• , F) 6 Brachioradial 3

Petit rond (• , F) 3 Rond pronateur 2

Grand rond (F) 4 Supinateur 5

Supra-épineux (• , F) 4 Carré pronateur 3

Subscapulaire (• , F) 11 Anconé 5

Tableau 2.1 – Les muscles et nombres d’éléments filaires 1D inclus dans le modèle DAS3. Seuls les
muscles (•) seront utilisés sur le banc d’essai cadavériques et modélisés par un seul élément. Seuls
les muscles (F) ont une action directe sur l’équilibre de la liaison scapulo-humérale. Source : [13]

Activation musculaire

Le délai entre la réception d’un influx nerveux par l’unité motrice musculaire et le dévelop-
pement d’une force est variable de 5 à 50 ms en fonction des muscles du corps humain. Le relâ-
chement du muscle est quant à lui plus lent et dépend des durées de réabsorption des ions calcium
au sein des fibres musculaires (sarcoplasme). La dynamique d’activation d’un muscle peut être
modélisée par une équation différentielle (équation 2.2) reliant le taux de variation de l’activation
musculaire a à l’excitation musculaire e [109]).

da
dt

=
e−a

τ(a,e)
(2.2)

Physiologiquement, cette équation relie l’évolution de la concentration d’ions calcium dans le
muscle à l’activation des unités motrices musculaires. L’activation a∈ [0,1] varie de 0 pour aucune
contraction à 1 pour une contraction complète. La constante τ(a(t),e(t)) (équation 2.3) prend en
compte le comportement d’absorption et de diffusion des ions calcium en fonction de l’activation
ou de la désactivation du muscle. Ceci permet le ralentissement de la désactivation lorsque le
niveau d’activation musculaire diminue du fait de la faible disponibilité des ions calcium à être
absorbés.

τ(a(t),e(t)) =


τact(0.5+1.5a) si : e(t)> a(t)

τdesact/(0.5+1.5a) si : e(t)6 a(t)

(2.3)
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Modèle de Hill

Les forces musculaires à appliquer à ces éléments filaires découlent d’un modèle rhéologique
décomposant le muscle en un système mécanique associant des éléments de type ressorts, action-
neurs et amortisseurs [51, 126]. Cet assemblage de composants contractiles et élastiques prend en
compte les différentes relations entre les longueurs, vitesses de réponse des tissus et réponses à
l’activation musculaire (Figure 2.3).

fT fM
fT(LT)

LT LM

α

Ltot

SE

Figure 2.3 – Modèle à trois composantes visco-élastiques de Hill.

Inspiré des travaux de Hill [51], ces modèles musculaires sont généralement composés de trois
éléments.

Un premier élément élastique en série représente le tendon et les autres tissus qui transmettent
la force f T des muscles au squelette. Rattaché aux extrémités du muscle, le tendon est un élément
passif qui transmet les efforts qui lui sont imposés à partir du moment où ce dernier est en tension.
Avant que la slack length soit atteinte (tendon tendu), les efforts ne sont pas répercutés sur l’os
(Figure 2.4).
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Figure 2.4 – Relation entre force et longueur du tendon.
Source : simtk-confluence.stanford.edu

Un second élément contractile correspond aux fibres musculaires, doté d’un angle de pennation
α (orientation des fibres par rapport à la direction de l’effort). L’effort généré issu de cet élément
est le produit de la force f max par le coefficient d’activation a. Cette force maximale dépendante de
la force isométrique est également fonction de la longueur du muscle LM et de sa vitesse d’allon-
gement V M. Le muscle est un actionneur complexe qui produit un effort actif jusqu’à un optimum
dépendant de l’activation musculaire et de la longueur des fibres. Au sein de l’élément contractile,
la relation force-longueur de fibre est représentée par une fonction gaussienne (Figure 2.5).
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Figure 2.5 – Relation entre force active et longueur de fibre [76, 109].
Source : simtk-confluence.stanford.edu
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Un dernier élément élastique en parallèle du précédent représente le tissu élastique passif en-
tourant les fibres musculaires qui génère un effort passif f PE fonction de la longueur du muscle LM

(non linéaire). Cet effort passif est indépendant de l’activation musculaire. Il dépend uniquement
de la longueur des fibres musculaires et est défini par une fonction exponentielle dans l’élément
élastique en parallèle du muscle (Figure 2.6).
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Figure 2.6 – Relation entre force passive et longueur de fibre.
Source : simtk-confluence.stanford.edu

La force générée par un muscle fM = fT dépend donc de différents paramètres liés aux tissus
musculaires et aux tissus environnants. Elle est définie par l’équation suivante :

fT = ( f PE +a f max)cosα (2.4)

Le modèle du comportement musculaire utilisé dans la suite de cette étude musculo-squelettique
est le modèle Thelen 2003 [109].
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Optimisation

Les mouvements du modèle sont définis par les positions généralisées (positions et angles),
leurs vitesses et accélérations. Nous utilisons dans OpenSim un algorithme static optimization qui
permet, à partir des équations de mouvement, de déterminer les forces appliquées par les muscles
sur le squelette et les couples au niveau de l’articulation. Les calculs sont effectués à chaque
incrément de temps (1 ms), sans intégrer les équations de mouvement entre ces pas de temps. Cet
algorithme résout l’hyperstatisme grâce à la minimisation des énergies métaboliques impliquées
dans ces mouvements (somme au carré de l’activation des muscles). Dans le cas général où les
forces dépendent des propriétés tissulaires, l’équilibre (statique) de l’articulation est donné par les
trois équations :

n

∑
m=1

[am× f ( f max
m , lm,vm)]× rm j =C j (2.5)

Avec comme paramètres :

• n le nombre de muscle ;

• am l’activation du muscle m à un pas de temps donné (inconnue) ;

• f max
m la force isométrique maximale du muscle ;

• rm j le bras de levier entre le point effectif de la force Fmax
m et le centre de l’articulation relatif

à l’axe j ∈ ~X ,~Y ,~Z ;

• C j les couples autour des axes j ∈ ~X ,~Y ,~Z de l’articulation ;

• lm les longueurs des muscles ;

• vm les vitesses de réponse des muscles.

Les n activations musculaires impliqués dans un mouvement sont calculées à partir de l’ajout
de n−3 équations issues de la minimisation de la fonction objectif :

J =
n

∑
m=1

(am)
p (2.6)

Dans notre cas, nous avons choisi un exposant p = 2 afin d’obtenir un minimum local. Ce
choix revient à minimiser les énergies musculaires mises en œuvre à chaque incrément de temps
(Annexe A.2).
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2.2.3 Simplification et adaptation du modèle complet

Pour étudier les forces impliquées dans les mouvements simples et complexes, nous avons
effectué plusieurs simulations, sur un modèle complet puis sur un modèle musculo-squelettique
simplifié. Les analyses sur le modèle complet ont été réalisées à partir du modèle DAS3 existant
composé de 138 éléments musculaires. Dans ce modèle, 13 muscles participent au mouvement
de l’humérus (Tableau 2.1). Le modèle simplifié, baptisé M8 car il n’utilise que 8 muscles, a été
défini afin de s’adapter aux contraintes expérimentales du banc de test cadavérique en termes de
temps opératoire et de complexité de pilotage.

Muscles conservés dans le modèle M8

Dans ce modèle, après concertation avec le panel chirurgien, seuls huit muscles (•) ont été
choisis afin de permettre de réaliser l’intégralité des mouvements du bras (abduction, adduction,
flexion, antépulsion, rotation externe et interne). Les muscles de la coiffe des rotateurs (infra-
épineux, supra-épineux, petit-rond et sub-scapulaire) ont été soigneusement préservés puisqu’ils
sont directement reliés à la tête de l’humérus, et exercent donc des forces sur les fragments proxi-
maux résultant des lésions multi-fragmentées. D’autres muscles insérés sous la tête de l’humé-
rus (pectoral majeur, deltoïde claviculaire, deltoïde postérieur et deltoïde central) sont également
conservés pour assurer une bonne mobilité du bras.

Muscles non sélectionnés dans le modèle M8

Dans ce modèle M8, cinq muscles (F) participant au mouvement de l’humérus n’ont pas été
pris en compte (coracobrachial, triceps, biceps, teres major et latissimus dorsi) puisque leur effet
sur l’articulation gléno-humérale a été jugé plus faible pour les mouvements proposés (Tableau
2.1).

Un autre défi consiste à remplacer chacun des multiples ensembles d’éléments musculaires
du modèle DAS3 (trois portions du deltoïde (15 éléments), pectoral (8 éléments), infra-épineux (6
éléments), supra-épineux (4 éléments), petit-rond (3 éléments) et subscapulaire (11 éléments)) [14]
par un seul élément musculaire dans le modèle M8 (Figures 2.7a et 2.7b).

La difficulté consiste à définir la position de l’insertion musculaire de ces 8 éléments du modèle
M8 afin de s’approcher au mieux des sollicitations en termes de couples observés sur le modèle
DAS3. Pour un muscle donné (exemple du deltoïde central), sa position musculaire est définie
par la position moyenne de l’ensemble des éléments musculaires appartenant à ce muscle dans le
modèle DAS3 . Par ailleurs, la force isométrique maximale est calculée à partir de la somme des
forces isométriques maximales de chaque élément de ce muscle.

Validation du modèle M8

Reproduire les mouvements de la vie quotidienne est un bon moyen de valider des dispositifs
d’ostéosynthèse ou une gamme de prothèses. L’influence de chaque muscle sur la tenue méca-
nique du dispositif est explorée au travers de diverses études de mouvements. Le panel chirurgien
s’accorde sur le fait que, pour retrouver une autonomie suite à un traumatisme de l’épaule, les
patients doivent être capables d’atteindre avec la main le sommet de la tête ainsi que le bas du dos
de manière à pouvoir se laver en toute indépendance. Ces mouvements sont donc privilégiés dans
ce document mais d’autres mouvements ont été simulés (main à l’épaule opposée, cas de rotations
externes et internes . . . ).

Un premier mouvement de base est présenté au préalable. Il consiste en une abduction à 90°,
bras tendu, la position initiale étant proche de la verticale (Figure 2.8). L’analyse de ce premier
mouvement est utilisée pour rappeler le concept de moment et étudier l’effet des muscles impliqués
dans un cas relativement simple à interpréter.
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Figure 2.7 – Modèle simplifié M8 composé de 8 muscles, dérivé du modèle DAS3

(a) Décomposition du mouvement d’abduction du
bras de 0 − 90° autour de l’axe~z
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Figure 2.8 – Mouvement d’abduction

Les mouvements présentés sont simulés à l’aide du logiciel OpenSim, les poids des différents
os (main : 5 N, avant-bras : 10 N, bras : 20 N) sont appliqués sur leurs centres de masse respectifs,
tandis qu’une charge verticale supplémentaire de 20 N est systématiquement appliquée sur le
centre de masse de la main pour simuler le transport d’un objet commun (ex : bouteille d’eau).
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2.2.4 Analyse de différents mouvements

Pour vérifier la capacité du modèle M8 à calculer correctement un équilibre dynamique, les
moments (calculés au centre de l’articulation gléno-humérale autour des axes~x,~y et~z) induits par
les muscles sont comparés aux moments induits par les forces extérieures (masses du bras et de la
masse ajoutée dans la main). La Figure 2.9 montre que l’égalité est respectée, sans écart significatif
(ce qui est normal car le mouvement est lent). Remarquons qu’en position initiale, le bras n’est
pas dans une position parfaitement verticale, un moment de 8 Nm autour de l’axe ~Z est nécessaire
pour maintenir le bras dans une position légèrement latérale et un moment de 7 Nm compense la
légère position antérieure (angulation de l’articulation du coude).
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Figure 2.9 – Couple autour des axes~x,~y et~z pour une abduction de 0 à 90°.

Cette première analyse permet de s’assurer que l’ensemble des muscles sélectionnés atteint
et maintient le bras dans une position d’abduction. Ces correspondances ont été également réali-
sés pour des mouvements plus complexes. Néanmoins, ce travail n’est pas suffisant pour valider
la pertinence du modèle M8, puisqu’en raison de la redondance musculaire (problème hyper sta-
tique), tout état d’équilibre peut être atteint avec une répartition différente des forces musculaires.
Une comparaison précise entre les forces fournies par chacun des deux modèles DAS3 et M8 doit
être effectuée.
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2.2. Simulation musculo-squelettique

Forces musculaires extraites lors d’un mouvement d’abduction

La figure 2.10 montre les efforts musculaires calculés à partir des deux modèles pendant ce
mouvement d’abduction. Pour la majorité des muscles, les forces calculées à partir du modèle M8
sont supérieures à la somme de l’ensemble des faisceaux musculaires du modèle DAS3. Ce constat
semble logique puisque certains muscles du modèle complet ne sont pas présents dans le modèle
M8, les muscles sont naturellement plus chargés dans ce modèle simplifié.
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Figure 2.10 – Forces issues d’une abduction de 0 à 90°
pour le modèle M8 comparé au modèle DAS3.

Notons toutefois une exception importante dans le fonctionnement du muscle deltoïde central
en début de mouvement. Pour l’expliquer, il est nécessaire de calculer également les moments de
chaque faisceau musculaire, moments calculés via un script Python autour des axes ~x, ~y et~z par
rapport au centre de l’articulation (Figures 2.11, 2.12 et 2.13).
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Figure 2.11 – Moments autour de l’axe~x issus d’une abduction de 0 à 90°, comparaison des
modèles M8 et DAS3.
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Figure 2.12 – Moments autour de l’axe~y issus d’une abduction de 0 à 90°, comparaison des
modèles M8 et DAS3.
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Figure 2.13 – Moments autour de l’axe~z issus d’une abduction de 0 à 90°, comparaison des
modèles M8 et DAS3.

Dans le modèle M8, au début du mouvement, quatre muscles ont des valeurs d’effort non
nulles : l’infra-épineux (600 N), le subscapulaire (500 N), le supra-épineux (200 N) et le pectoral
(50 N). Parmi eux, le muscle supra-épineux est orienté de manière à fournir un moment unique
autour de l’axe~z, mais son effort dans cette direction est relativement faible (200 N comparé à la
force isométrique 600 N disponible pour cette longueur de fibre). Les écarts les plus importants
entre les deux modèles concernent principalement la partie centrale du deltoïde, l’infra-épineux et
le muscle subscapulaire.
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Moments extraits lors d’un mouvement d’abduction

Nous avons vu qu’en position initiale, un moment de 8 Nm autour de l’axe~z est nécessaire
pour maintenir le bras dans une position légèrement latérale et un moment de 7 Nm compense la
légère position antérieure (Figure 2.9). Il est important d’observer avec précision la partie centrale
du deltoïde pour expliquer les différences au début de ce mouvement. Ce muscle est composé
de cinq éléments dans le modèle DAS3 et d’un seul dans le modèle M8 (Figure 2.14.a). On peut
remarquer que certains éléments musculaires du modèle DAS3 sont relativement éloignés de l’axe
~z (Figure 2.14.b) ce qui est une orientation favorable pour soutenir un moment autour de cet axe~z.

Figure 2.14 – Comparaison du nombre d’éléments composant le faisceau central du deltoïde sur
les deux modèles. (a) et (b) : Modèle DAS3. (c) et (d) : Modèle M8.

De plus, dans ce modèle complet la plupart des éléments musculaires sont positionnés sous
l’axe ~x , contribuant lors de leur contraction à un moment négatif autour de l’axe ~x. Le calcul
OpenSim montre qu’une force de 300 N pour le deltoïde central est nécessaire dans le modèle
DAS3 pour maintenir le bras dans sa position initiale de légère flexion et abduction. Par contre,
l’élément unique représentant le deltoïde central dans le modèle M8 n’est pas aussi bien positionné
pour soutenir un moment autour de l’axe~z et autour de l’axe~x (Figure 2.14.c et 2.14.d).

Le calcul OpenSim n’utilise pas cet élément musculaire lorsque le bras est dans sa position
initiale : le coût énergétique est trop important en raison de son implantation défavorable. L’avan-
tage est donné aux muscles infraspineux et sous-scapulaires dans le modèle M8, alors que leur
utilisation est omise dans le modèle DAS3. Pour le modèle M8, les valeurs d’effort élevées ren-
contrées dans ces deux muscles s’expliquent donc par la nécessité de contribuer à l’ouverture
latérale (+7 N.m pour l’infra-épineux et +2 N.m pour le subscapulaire). Remarquons également
que la contribution de ces deux muscles génère également une rotation respectivement externe et
interne qu’ils compensent avec des moments My de −9 N.m pour l’infra-épineux et +9 N.m pour
le subscapulaire.
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Comparaison avec la littérature

Ce modèle simplifié nous renseigne sur le chargement de l’humérus lors de mouvements va-
riés. Ces résultats sont toutefois à prendre avec précaution et ne sont qu’une solution issue d’un
choix d’optimisation numérique ne reflétant pas totalement le comportement réel des muscles de
l’épaule. En regard de cette constatation, ces informations d’efforts fournissent une estimation des
forces en jeu pour un mouvement donné. Par rapport aux modèles existants, une mise en abduction
à vide du bras (sans la masse de 2 kg) est comparée avec les modèles issus de la littérature [11].
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Figure 2.15 – Comparaison des forces du deltoide lors d’une abduction à vide du bras de 0 à 90°
pour le modèle M8 comparé à la littérature [11].

On observe sur la Figure 2.15 que notre modèle générique à huit muscles se situe dans les
mêmes échelles d’efforts et conforte nos choix de simplifications de modélisation pour le choix du
nombre de muscles et de leurs positions.
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2.2. Simulation musculo-squelettique

Analyse d’un mouvement complexe

Le second mouvement considéré consiste à positionner la main derrière la tête. Partant d’une
position proche de la verticale, il combine une flexion jusqu’à 90° à une abduction jusqu’à 30°,
puis une flexion simultanée du coude jusqu’à 120° (Figure 2.16a).

(a) Mouvement de main atteignant la nuque,
modèle M8.

(b) Mouvement de main atteignant le bas du dos,
modèle DAS3.

Figure 2.16 – Positions finales des mouvements issues de deux modèles musculo-squelettiques
pour deux mouvements complexes

De la même manière, pour un mouvement plus élaboré mêlant plusieurs degré de liberté, les
valeurs de forces et les couples sont disponibles. Ce mouvement amenant la main derrière la tête
(Figure 2.17a) engendre des moments autour des axes~x et~z (Figure 2.17b).
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(b) Couple autour des axes~x,~y et~z pour un mouvement complexe de main
derrière la tête.

Figure 2.17 – Mouvement complexe

Lors d’un mouvement d’élévation en flexion du bras, le muscle infra-épineux est le plus sol-
licité atteignant jusqu’à 1000 N (Figure 2.18) sur le modèle M8. On observe une diminution des
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couples autour de ces axes dans la deuxième partie du mouvement à partir de 4 s due au pilotage de
l’articulation du coude pour amener la main en position finale derrière la nuque. En se rapprochant
du centre de l’articulation les bras de levier sont plus faibles.
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Figure 2.18 – Forces musculaires pour un mouvement complexe de main derrière la tête.

2.2.5 Bilan

Un ensemble de mouvements complexes ont été simulés (main en bas du dos, main épaule
opposée, rot. internes et externes ...) en utilisant un modèle complexe (DAS3) et un modèle sim-
plifié (M8). Les forces musculaires appliquées à l’humérus pour un mouvement donné sont ainsi
disponibles. La comparaison des modèles montre leurs capacités à équilibrer les couples externes
mais également les limites d’une trop grande simplification. Pour notre application, ces grandeurs
concourent au dimensionnement de la partie opérative du banc de test et sont utiles pour le pilotage
de celui-ci.

Remarquons que les efforts dans ce modèle simplifié sont élevés, (plus de 700 N sur l’infra-
épineux par exemple) et peuvent entrainer des ruptures de tendons. Ce banc de test sollicitera donc
expérimentalement plus fortement les tendons reliés à la tête humérale.
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2.3 Banc de test cadavérique

La validation mécanique d’un dispositif implantable pour le traitement des fractures de l’hu-
mérus peut être réalisée in-vitro et ex-situ. Pour fournir les conditions de test les plus réalistes et
reproductibles possibles, un banc d’essai transportable en laboratoire d’anatomie a été développé
pour tester directement les dispositifs sur une épaule artificielle ou cadavérique. La complexité de
l’arrangement musculaire et la grande amplitude de mouvement rend les expérimentations déli-
cates au niveau de l’épaule. Les forces issues des simulations musculo-squelettiques présentées
précédemment sont ici reproduites sur le banc par des actionneurs et transmissent aux os. Cet outil
modulaire permet de tester de nombreuses conditions expérimentales sur des éléments cadavé-
riques. Ce dispositif n’a pas été conçu pour tester des cas de chocs directs ou de chute sur le coude
avec l’humérus en position verticale.

2.3.1 Fonctionnement

Simulateurs existants

Une analyse approfondie de la littérature montre que les systèmes expérimentaux existants
contrôlent généralement le mouvement des membres à l’aide de câbles liés à des insertions muscu-
laires [11,116,121]. Les mouvements reproduits expérimentalement sont des mouvements simple
d’abduction ou de flexion. De plus, pour surmonter les problèmes d’instabilités pendant le mou-
vement, le membre est souvent guidé le long de son extrémité inférieure par un rail circulaire
[39, 46, 57] (Figures 2.19.a) et 2.19.b). Ces systèmes nous semblent néanmoins peu adaptés pour
tester des mouvements nécessitant une combinaison de plusieurs degrés de liberté.

of the subregions for the rotator cuff, deltoid, pectoralis major, and
latissimus dorsi muscles. Suture loops were made at each tendon
insertion with No. 2 FiberWire (Arthrex, Naples, FL, USA).
Dacron fishing line was tied to the suture loops at the tendon
insertions. The fishing line was then routed through the corre-
sponding muscle origin holes and pulleys, and their ends were

connected with the corresponding weights (Fig. 2). A total of
200 N was applied based on the ratio of the physiological cross-
sectional areas.17,21

Local coordinate systems were defined by inserting 3 screws
on the humerus (2 on the proximal and distal aspects of the
bicipital groove and 1 at the greater tuberosity) and the scapula

Figure 1 Illustration and photographs of non-spherical head (A) and spherical head (B) showing geometric differences in anterior-
posterior cross section (dashed lines) and superior-inferior cross section (dotted lines). A, Spherical portion; B, non-spherical portion;
C, 22 mm; D, 24 mm; E, 26 mm; F, 16 mm; G, 24 mm.

Figure 2 Illustration of experimental setup at 0� of abduction.

Kinematic effect of humeral head shape 1425

M. Verjans et al.: Technical concept and evaluation of a novel shoulder simulator | 63

2.2 Experimental validation

To evaluate the control concept and to analyse the achiev-
able range of motion (ROM) of different movements, an
experimentwith a synthetic shoulder joint was initially re-
alized. A simplified shoulder model, made from synthetic
bones and elastic rubber bands representing the capsu-
lar ligament system (glenohumeral ligament & coraco-
humeral ligament), is attached to the shoulder simulator.
This was done by fixating the inferior part of the scapula
in polyurethane (PUR) foam and then mounting it to the
motion simulator. Scapulae were mounted in the setup
with the neutral plane of the glenoid tilted 10° superiorly,
the scapula tilted 20° anteriorly, and the plane of the
scapula parallel to themiddle deltoid line of action [8]. The
muscle and tendon attachments and pulling directions
are estimated based on anatomical landmarks and the
joint surfaces of the synthetic shoulder are lubricatedwith
petrolatum.

In a second step the experiments are repeated with
a human cadaver specimen (Figure 2). One fresh-frozen,
upper extremity was obtained from a female donor (age:
85 years). The cadaver was free of disease, and the joint
capsule was not vented. The arm was thawed at approxi-
mately 20°C for 24 h and kept hydratedwith normal saline
during preparation. The scapula was exposed from the
medial border to the suprascapular notch before being
embeddedwith PUR foam in a rectangular block. Then the

Figure 2: Human cadaver shoulder in the Aachen shoulder
simulator.

fixed shoulder was placed into the motion simulator. The
distal end of the humerus is likewise attached to a cylinder
where the rigid body of the optical tracking system and
the spring representing the biceps brachii muscle is fixed.
The artificial muscles are connected by chirurgical suture
using fibre wire cords.

The desiredmovement of the armwas then performed
manually by the operator while the artificial muscles
are on force control and the variable muscle lengths are
recorded. After this “Teach-In” procedure the movement
of the arm was performed by the active length controlled
muscles. That way both synthetic and cadaver speci-
men were articulated in different characteristic motions
(abduction/adduction, internal/external rotation with ad-
ducted arm, anteversion/retroversion) through a physio-
logic ROM.

3 Results
In the context of the experiment with the synthetic shoul-
der model the general usability of the simulator and its
novel control concept were evaluated. This setup enabled
a reproducible active movement (reproducibility of active
<5°) with a good agreement (<10°) between the passive
“Teach-In” movement and the replayed active movement
(exemplarily an abduction is shown in Figure 3).
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Figure 3: Shoulder kinematics of an abduction of a synthetic
shoulder model in the new shoulder simulator.
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(a) (b) (c)

Figure 2.19 – Simulateurs in-vitro de l’épaule issus de la littérature. (a) Banc utilisant des action-
neurs pneumatiques et guidant le bras sur un rail circulaire [39]. (b) Banc actionnant les muscles
par le bias de poids utilisant un rail circulaire [57]. (c) Banc composés de muscles pneumatiques
sans guidage du bras [116]).

Ces conceptions générent des forces externes additionnelles au niveau du coude et ne nous
semblent pas appropriées pour tester l’implant dans des conditions aussi proches que possible de
la réalité. Des conceptions moins courantes suggèrent de ne pas contraindre le bras au niveau de
l’articulation du coude (Figure 2.19.c) [22,60,121] : le dispositif que l’on a conçu suit cette même
optique.
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Le tableau 2.2 répertorie les spécifications principales du banc expérimental transportable dé-
veloppé au laboratoire SYMME.

Désignation Spécifications

Dimensions 60 cm×65 cm×90 cm

Poids 40 kg

Alimentation
230 V AC

24 V DC

Actionneurs

8 x Moteur pas à pas

Nema 23HS22-2804S-PG15

avec réducteur planétaire

Rapport de réduction = 15 : 1

FR
max = 2500 N

V R
max = 6 mm/s

Contrôleurs moteurs

Drivers pas à pas M542

Imax/phase = 4.2 A

400−25000 steps/rev

Capteurs

Capteurs de traction

U9C – HBM

Fmax = 1 kN

Incertitude de mesure : ±2 N

Système d’acquisition

Compact Rio NI cRIO-9030

Module moteur NI 9401 x 2

Module capteur NI 9237 x 2

IHM (PC ou tablette)

Câbles

Câble en aramide

∅= 3 mm

Fmax = 2000 N

Tableau 2.2 – Spécifications générales des éléments constitutifs du banc
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2.3.2 Partie opérative

principe de fonctionnement

Poulie rotulée
renvoi d’angle

Capteur de force
(1kN)

Motoréducteur

Vers insertion 
musculaire

Figure 2.20 – Fonctionnement d’un des 8 muscles pilotables. Le fil en rouge représente le faisceau
central du deltoïde. Ce dernier est attaché à l’humérus synthétique, l’articulation est reproduite
par un élastomére encaspsulant l’épyphyse humérale et rattaché sur la scapula.

Fixation de l’articulation sur le banc

Sur le banc, la scapula est ancrée rigidement sur le cadre du bâti tandis que l’humérus fracturé
équipé de son implant peut être mis sous conditions réelles de chargement jusqu’à 1 kN par muscle.
Des éléments cadavériques ou synthétiques peuvent être positionnés sur ce banc de test. Pour des
essais utilisant un écorché cadavérique, la scapula est totalement immobilisée par un moulage
positionné dans la fosse subscapulaire et par trois vis afin de l’encastrer sur le châssis (Figure
2.21).

Des appuis ponctuels sont ajoutés sur les bords médiaux et latéraux pour orienter la scapula
dans une position souhaitée et prévenir les rotations résiduelles de l’ensemble sous charge. Le
passage du faisceau musculaire subscapulaire est réalisé par un tube positionné lors du moulage
entre l’équerre de fixation et la scapula.

Liaisons des actionneurs sur l’humérus

Pour des essais en laboratoire d’anatomie, l’articulation et les insertions musculaires sont
conservées (tendon avec environ 3 cm de muscle) sur les pièces cadavériques (Figure 2.22.a).
L’orientation des faisceaux musculaires est calquée au mieux sur les orientations du modèle musculo-
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Passage du subscapulaire

Figure 2.21 – Assemblage de mise et de maintien en position de la scapula sur le banc.

squelettique (Figure 2.22.b) et les renvois d’angles rotulés redirigent les câbles vers les moto-
réducteurs associés à chaque muscle.

(a) (b)

Figure 2.22 – (a) Vue postérieure d’un élément cadavérique de l’articulation glénohumérale
gauche. La scapula est encastrée sur le banc et des faisceaux musculaires sont reliés aux ac-
tionneurs. (b) Orientations des muscles issues de la modélisation musculo-squelettique pour la
conception CAO du banc.
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Pour rattacher les muscles aux actionneurs, des boucles sont réalisées par les chirurgiens sur les
terminaisons musculaires (Figure 2.23) en utilisant des fils de suture standards (charge maximale
450 N/boucle). Afin d’assurer la tenue en traction des attaches musculaires, quatre à cinq boucles
sont réalisées dans la partie tendineuse. Des câbles en aramide (Kevlar) regroupent et nouent ces
boucles entre elles et sont capables de supporter des efforts maximums de 2000 N.

Figure 2.23 – Vue antero-mediale d’une insertions de fils de suture sur la terminaison musculaire
au niveau de la portion centrale du deltoïde. Plusieurs boucles sont réalisées pour solliciter la
zone d’insertion complète du muscle.
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2.3.3 Partie commande

Les cellules de forces insérées entre les terminaisons musculaires et les actionneurs mesurent
des efforts de traction jusqu’à 1000 N et sont échantillonnés à 1 kHz. Ces valeurs d’efforts sont
transmises à un système d’acquisition et de contrôle doté d’un processeur temps réel. Ce système
programmable (CompactRio - NI) embarqué sur le banc permet de visualiser et de piloter en
temps réel les efforts musculaires appliqués à l’humérus. Le système programmable FPGA (Field
Programmable Gate Arrays) gère les entrées et sorties du banc. Une interface homme machine
permet de piloter et de visualiser les efforts appliqués aux câbles (Figure 2.24). L’ensemble des
systèmes de pilotages est intégré au sein du bâti.

Figure 2.24 – Interface de supervision du banc expérimental visualisable sur ordinateur.

L’interface graphique (GUI) offre de multiples options de pilotage : piloter individuellement
un muscle ; imposer un effort constant à un ensemble de muscles ; charger par incrément de force
constant un ou plusieurs muscles ; imposer un asservissement différent par muscle. Les données
expérimentales Fi, θi, temps, sont également visualisables et enregistrables.

Asservissement en force

Plusieurs asservissements ont été développés ou sont en cours de développement afin de piloter
ce banc d’essai. Un premier pilotage permet d’asservir en force chaque muscle. Les essais réalisés
en laboratoire d’anatomie se sont majoritairement appuyés sur cette méthode de pilotage. Cet
asservissement permet une mise en charge initiale des câbles (≈ 10 N) afin de tendre chaque
faisceau musculaire et de faire une mise à zéro de la course des actionneurs. Une régulation en
boucle fermée par correcteur PID a été mise en place (Figure 2.25). Appliquée à chaque muscle,
le choix de vitesse de contraction musculaire est ajustable. Il est également possible d’imposer un
effort maximal et de paramétrer une détection de rupture brutale automatique.
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−+
Fcons

cible RT
ε

cible FPGA
Tcons

Moteur
Ucons

Système mécanique
θ Ftrue

Capteur Force

Fread

2

Figure 2.25 – Schéma-blocs représentant le système d’asservissement en force du banc
expérimental pour un muscle.

Une consigne de force Fcons (issue des modélisations musculo-squelettiques) est imposée au
système et se répercute sur l’insertion musculaire. Cet effort Ftrue (fonction des incertitudes de
positionnements, frottements, renvois d’angles, élasticité du câble) tend à se rapprocher de la
consigne. Une boucle de rétroaction récupère la valeur de cette Fread et la retourne au contrôleur
qui évaluera la nouvelle commande à appliquer pour réduire l’écart ε entre Fread et Fcons.

Asservissement en déplacement

Un second asservissement en déplacement est en développement. Il se base sur les informa-
tions acquises par les capteurs de positions angulaires. Une position consigne du bras est imposée
par l’opérateur notée qcons. La consigne est envoyée à un algorithme de décision qui affectera les
forces consignes sur les différents moteurs. La commande de force est identique à l’asservissement
en force. La rétroaction est assurée par un capteur inertiel qui transmettra la nouvelle position du
bras lu notée qread . L’algorithme de décision repose sur la connaissance d’une fonction d’état ~X
décrivant notre système et de l’écart ε entre la position consigne et lue (rétroaction). La fonction
prendra en paramètres les différentes forces appliquées aux systèmes et les déplacements moteurs
engendrés.

−+
qcons

Algorithme
ε

Commande force muscle 1

Fcons1
Humérus

Ftrue1

X̂(Fi,θi)

qtrue

Commande force muscle 8

Fcons8 Ftrue8

Capteur angulaire

qread

×8

Figure 2.26 – Schéma-blocs représentant le système d’asservissement en déplacement du banc
expérimental
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2.3.4 Bilan et perspectives d’utilisation

Ce banc d’essai a été utilisé lors de trois laboratoires d’anatomie (juin, octobre et décembre
2018) pour évaluer la tenue de l’implant d’ostéosynthèse sur épaule. Ces essais et les résultats qui
en découlent seront présentés dans le chapitre (4).

Dans le cadre de nos travaux, les tests se sont focalisés sur des dispositifs d’ostéosynthèses
mais des essais sur d’autres dispositifs médicaux sont possibles. Les perspectives d’utilisation
de ce banc sont donc multiples : comparaisons de dispositifs existants ; essais sur des ensembles
prothétiques nécessitant des modifications d’insertions musculaires ; fonctionnement de l’épaule
avec rupture d’un muscle (rupture de coiffe). Ce dispositif pourrait également être utilisé dans un
cadre de formation des chirurgiens afin de montrer le rôle des différents muscles pour différentes
positions de l’humérus.
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2.4 Capteur de mesure angulaire

Dans le but de piloter un banc de test cadavérique, un dispositif d’identification des positions
angulaires du bras a été développé. Plusieurs méthodes d’identification de la position angulaire
des bras, méthodes invasives et non invasives, ont été décrites dans la littérature. L’imagerie par
résonance magnétique (IRM) est une modalité d’imagerie médicale possible mais les amplitudes
de mouvement sont limitées et sont dépendantes des technologies d’IRM [52]. L’utilisation de ca-
méra dans le spectre visible ou infrarouge enregistrant la position de tridimensionnelle de capteurs
corporels est une technologie également envisageable afin d’analyser le mouvement par analyse
d’image [87]. Ces techniques de capture de mouvement nécessitent un équipement externe. Le
phénomène de glissement de la peau par rapport aux os peut être compensé en fixant directement
des capteurs ou marqueurs sur les os [68]. Ces techniques sont toutefois invasives pour le sujet.

Pour l’usage de ces capteurs sur éléments cadavériques ou sur des sujets testés en pré et post-
opération, nous avons opté pour une technologie utilisant des centrales inertielles. Cette solution
embarquée permet de réaliser des essais sans matériel supplémentaire à proximité et reste polyva-
lente en fonction des besoins d’acquisition.

Ce dispositif sans fils permet de définir la position de l’humérus dans l’espace. Ces capteurs
seront utilisés pour piloter le banc de test en déplacement et permettre de suivre en temps réel le
mouvement des bras d’un individu durant une journée de travail ou lors de séances de rééducation
après une opération par exemple. Positionnés dans le dos et sur un bras, il est possible de remonter
aux informations d’orientation relatives entre ces capteurs.

2.4.1 Fonctionnement

Pour identifier la position relative de l’humérus par rapport au dos (3 rotations), il faut déter-
miner les positions absolues du dos et de l’humérus, chacune obtenue à l’aide d’un capteur qui
donne l’orientation de sa base propre (~xh,~yh,~zh) et (~xdos,~ydos,~zdos) par rapport à une base liée à la
terre (~xN ,~yO,~zV ). Nous cherchons à connaitre les rotations relatives entre ces deux bases afin d’en
déduire le mouvement du bras par rapport au reste du corps.

65



Chapitre 2. Les outils biomécaniques

Détermination de l’orientation du bras

La position du bras est déterminée grâce aux informations accélérométriques et magnétomé-
triques fournies par trois centrales inertielles, positionnée entre les deux scapulas (capteur noté
"Dos") et sur les deux bras. Dans chacun des boitiers, la centrale inertielle sélectionnée regroupe
un assemblage de trois accéléromètres, trois magnétomètres et de trois gyroscopes (Figure 2.27.a).
Les données en sortie de chaque centrale sont disponibles sous forme des angles d’Euler (φ , θ et
ψ), de quaternions ou de données brutes (respectivement les accélérations linéaires en m/s2, les
champs magnétiques en µT et les vitesses de rotations en rad/s, Figure 2.27.b).

(a) Vue de dessus du composant (26 × 20 mm) (b) Schéma de principe

Figure 2.27 – Centrale inertielle BNO 055 - Bosch™

L’ensemble des caractéristiques générales est récapitulé dans le tableau 2.3. Ces composants
permettent d’extraire par centrale inertielle et par axe (2 bras et un dos, soit 9 axes), les infor-
mations brutes à une fréquence de 6 Hz (accélérations linéaires, champs magnétiques, vitesses
angulaires, quaternions bruts). L’autonomie du dispositif est supérieure à 4 h. Le dialogue sans fils
entre les capteurs bras (Figure 2.28) et le capteur dos permet une sauvegarde des données sur une
carte microSD avec horodatage. Le capteur situé dans le dos peut également dialoguer et sauve-
garder ces données avec un ordinateur à proximité (≈ 10 m) par bluetooth. Les données acquises
peuvent être transférées soit en temps réel soit à postériori.

Afin de retrouver les positions des humérus droit et gauche par rapport au dos, les positions
de chaque capteur par rapport à une base Terre sont tout d’abord calculées grâce aux informations
accélérométriques, magnétométriques et éventuellement gyroscopiques fournies par les platines
inertielles. Dès lors, deux approches sont possibles, la première consiste à utiliser directement les
données de positions fournies par les platines inertielles sous forme de quaternions (fonctionne-
ment "boite noire"), la seconde consiste à retrouver ces informations de position à partir des seules
données des accéléromètres et des magnétomètres.

Dans notre application, nous utilisons les valeurs des quaternions directement issus du compo-
sant pour une visualisation en temps réel des capteurs sur une interface graphique mais pour une
analyse plus fine et maitrisée, les données brutes sont également enregistrées, filtrées puis post-
traitées. Cette approche est détaillée dans la suite du document car elle permet de comprendre
le fonctionnement de ces platines inertielles et sera utilisée en complément des données fournies
directement par les capteurs sous forme de quaternion afin d’améliorer les précisions de position-
nement angulaire des capteurs.
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Désignation Spécifications

Autonomie 4−8 h

Précision ±2°

Fréquence 6 Hz

Batteries Li-Po
Bras - 650 mAh 1S

Dos - 1200 mAh 2S

Dimensions
Bras - 70 mm×60 mm×25 mm

Dos - 110 mm×60 mm×45 mm

Portée 10 m

Microprocesseurs
Bras - Arduino Pro mini

Dos - Arduino Mega

Bluetooth 2.0

Rechargement
Micro USB

JST

Stockage interne Carte SD 2 Go

Centrales inertielles

IMU - BNO055

3 x accéléromètres 100Hz

3 x magnétomètres 20 Hz

3 x gyroscopes 100Hz

GUI Windows et macOS

Tableau 2.3 – Caractéristiques générales des capteurs de position angulaire des bras.

60 m
m

70 m
m

25 mm

Figure 2.28 – Capteurs bras droit en rouge (R) et gauche en vert (L).

Différentes approches permettent d’extraire les angles d’orientation des capteurs par rapport
à une base Terre à partir des seules données fournies par les accéléromètres et les magnétomètres
[3, 9, 67, 96, 112]. Celles basées sur le calcul direct des angles de cardan (roulis (φ ), tangage (θ )
et lacet(ψ)) se heurtent à une difficulté appelée Gimbal-Lock, bien identifiée dans la littérature
[95, 122] et due à la perte d’un degré de liberté qui survient dès que les axes de deux des trois
cardans sont portés par une même direction. L’utilisation des quaternions permet de lever cette
indétermination.
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2.4.2 Traitement des données brutes

Calibration des données brutes

Avant de calculer les orientations des capteurs, les informations accélérométriques et magné-
tométriques sont dans un premier temps lissées par l’utilisation d’un filtre de Kalman (Figure
2.29).
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Données brutes ax
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Figure 2.29 – Visualisation des effets d’un filtre de Kalman appliqué à une mesure
d’accélération.

Dans le cas d’un mouvement lents éloignés de champs magnétiques autres que le champs
terrestre, les normes des vecteurs accélérations et des intensités de champs magnétiques sont sup-
posées constantes et décrivent alors théoriquement une sphère parfaite s’ils sont exprimés dans
le repère capteur. Dans le but d’améliorer la qualité des informations fournies par ces capteurs,
nous procédons à un calibrage consistant à repositionner au mieux l’ensemble des données brutes
de chaque capteur sur une sphère. L’optimisation consiste à estimer les paramètres de la fonction
suivante en s’appuyant sur une méthode de Levenberg-Marquardt :

f (x,y,z) =
√
(x− x0)2 +(ky× (y− y0))2 +(kz× (z− z0))2 (2.7)

Avec comme paramètres à identifier :

• x0,y0,z0 Paramètres de translations

• ky,kz Facteurs d’échelle suivant les axes y,z.

Nous cherchons donc à trouver les 5 paramètres et facteurs d’échelle permettant de minimiser
l’écart type σ de cette fonctionnelle :

minσ( f (x,y,z)) (2.8)

On observe sur la figure 2.30 l’effet de la calibration sur des données magnétométriques issu
d’une centrale inertielle.
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(a) (b)

Figure 2.30 – Ensemble des valeurs issues des magnétomètres (µT ) en 3D. (a) Données brutes
non calibrées. (b) Données calibrées par optimisation.

Calcul des quaternions

Les quaternions pour les trois platines inertielles sont préalablement calculés afin d’obtenir les
rotations permettant de repositionner les capteurs par rapport à une base Terre fixe avec l’axe~xt au
Nord,~yt à l’ouest et~zt suivant la verticale ascendante. La méthode utilisée, Factored Quaternion
Algorithm (FQA) [125], suppose que la seule accélération prise en compte est celle de la pesan-
teur, nous plaçant ici dans une hypothèse de mouvements lents. De même, nous supposons que le
seul champ magnétique présent est le champ magnétique terrestre. Dans ce cas, certains éléments
sont susceptibles de perturber les magnétomètres comme des aimants ou des pièces ferromagné-
tiques massiques. Les informations de flexion, rétropulsion, abduction et adduction sont ensuite
extraites. Le calcul des quaternions permettant de retrouver la position des différents capteurs par
rapport à une base Terre est fourni en Annexe A.2.

Référentiel terre

Ces quaternions calculés pour chacun des capteurs inertiels donnent l’axe et l’amplitude de
rotation à appliquer pour passer de la base Terre aux bases capteurs Dos et Bras. Sous forme de
quaternion les axes~xBras,~yBras et~zBras exprimés dans la base Bras s’écrivent :

XBras(Bras) = [0,1,0,0] (2.9)

YBras(Bras) = [0,0,1,0] (2.10)

ZBras(Bras) = [0,0,0,1] (2.11)

On cherche dans un premier temps à exprimer les bases Bras (~xBras,~yBras,~zBras) et Dos (~xDos,~yDos,~zDos)
dans la même base Terre (~xTerre,~yTerre,~zTerre) :

Selon~x :

{
XBras(Terre) = QBras⊗XBras(Bras)⊗Q−1

Bras

XDos(Terre) = QDos⊗XDos(Dos)⊗Q−1
Dos

Selon~y :

{
YBras(Terre) = QBras⊗YBras(Bras)⊗Q−1

Bras
...
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Figure 2.31 – Bases des capteurs dans une position d’abduction et les transformations associées
à appliquer pour exprimer les vecteurs dans la même base.

Selon~z :

{
ZBras(Terre) = QBras⊗ZBras(Bras)⊗Q−1

Bras
...

Puis ces quaternions sont exprimés dans la base Dos (~xDos,~yDos,~zDos) :

Selon~x,~y,~z :

Xbras(Dos) = QDos⊗XBras(Terre)⊗QDos
−1

...

A cette étape, si l’ensemble des trois capteurs se déplace comme un corps rigide, le déplace-
ment relatif entre les capteurs est théoriquement nul, un bruit de l’ordre de ±1° est observé due
aux incertitudes des capteurs accélérométriques et magnétométriques. Pour s’affranchir d’un po-
sitionnement aléatoire des capteurs bras, il est possible d’aligner numériquement ces derniers avec
le capteur dos. Nous imposons qu’à l’état initial, les bases du dos et du bras soient orientées dans
la même direction, indépendamment de la position du capteur bras.

Si les capteurs ne sont pas positionnés initialement de manière parallèle, nous retrouvons ces
écarts entres les bases Bras et Dos. Afin d’aligner ces capteurs, il suffit de refaire le cheminement
inverse en utilisant les informations de l’état initial. Nous appliquons la transformation suivante :

XBras(Init) = QBras(Init)
(

QDos(Init)
(
~XBras(Dos)

)
QDos(Init)−1

)
QBras(Init)

−1
(2.14)

Cette fonctionnalité nous permet de réaliser un essai en imposant des angles nuls en début
d’essai entre les 3 platines inertielles (hypothèse des bras et du dos alignés). L’intérêt est qu’il
n’est pas nécessaire d’avoir une position précise des capteurs sur le dos et les bras.
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Visualisation des amplitudes de mouvements

En appliquant les méthodes de calculs vues précédemment, les positions des capteurs sont
désormais connues. La visualisation de ces orientations sur une interface graphique est possible.
Différentes configurations sont accessibles, comme par exemple, la position relative entre le bras
et le dos (Figure 2.32).

Figure 2.32 – Acquisition temps réel d’un mouvement de circumduction visualisée sur l’interface
graphique dédiée au capteur. Mouvement relatif entre le capteur dos et le capteur bras.

Pour représenter la position du bras en 3D, des angles paramétrant les degrés de liberté du bras
ont été définis (Figure 2.33). La connaissance des axes du thorax et de l’axe diaphysaire à chaque
instant permet d’exprimer deux angles :

• L’angle α représente l’angle d’élévation du bras entre l’axe longitudinal du thorax et l’axe
huméral ;

• L’angle β correspond à la position de l’humérus projetée sur le plan transverse (abduction,
adduction, flexion et extension) ;

• L’angle γ décrit la rotation propre de l’humérus autour de son axe huméral (rot. internes et
externes).

(a) Angle α (b) Angle β (c) Angle γ

Figure 2.33 – Visualisation des angles α , β et γ
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Les angles α et β sont aisés à définir à partir des vecteurs ~zdos et ~zbras. Il est à noter que l’angle
γ n’est pas aussi intuitif qu’il n’y parait : il est par exemple possible de créer une rotation de
180° de la main autour de l’axe huméral sans rotation propre (Paradoxe de Codman [21,122]). En
réalisant l’enchainement de mouvement défini ci-dessous :

• Main le long du corps, le pouce dirigé vers l’avant.

• Abduction 180°

• Rétropulsion 180°

Le bras est maintenant en position finale main le long du corps, avec le pouce dirigé vers
l’arrière bien qu’aucune rotation propre du bras n’ait été réalisée. De même, la répétition du cycle
de mouvement reproduit sur la figure 2.34 entraine une sommation de l’angle de rotation propre de
l’humérus de 90° par cycle. En effet, cette succession de rotations (Position (a) jusqu’à la position
(d)) ramène le bras en position initiale (a) avec 90° de rotation propre entre l’étape (c) et (d).

Figure 2.34 – Mouvements succesifs de 90° suivants différents axes. (a) Rotation d’un angle α de
+90°. (b) Rotation d’un angle β de +90°. (c) Rotation propre d’un angle γ de +90°. (d) Rotation
d’un angle α de −90°. (a) Retour en position initiale.

Par conséquent, l’angle γ ne peut pas être défini par la simple analyse des positions initiales
et finales. Pour identifier les rotations propres, une méthode de suivi incrémental de la position
du bras est proposée. L’axe~z d’un capteur bras (axe toujours coaxial avec la diaphyse humérale)
balaye entre deux instants un plan dont la normale peut être calculée par :

~Rz =~zBras i∧~zBras i−1 (2.15)

L’angle de rotation ξ entre ces deux axes (~ZBras i,~ZBras i−1) autour de la normale ~Rz est identifié
par (Figure 2.35.a) :

ξ = arccos(~zBras i ·~zBras i−1) (2.16)

Cette rotation est appliquée sur les axes du capteurs bras à l’instant i. Les deux axes~zBras i (transformé)
et~zBras i−1 sont donc coaxiaux.

QPassage =


q0

q1

q2

q3

 avec q0 = cos
θ

2
et


q1

q2

q3

= sin
θ

2
· ~Rz (2.17)

Si une rotation autour de l’axe~z capteur existe, les deux axes ~yBras i et ~yBras i−1 ne sont pas
confondus. Nous pouvons déduire l’angle γ par :

cos(∆γ i =~yBras i (transformé) ·~yBras i−1) (2.18)

72



2.4. Capteur de mesure angulaire

Le signe du produit mixte renseigne sur le signe de l’angle de rotation.

signe(∆γ i) = signe((~yBras i(transformé)∧~yBras i−1) ·~zBras i−1) (2.19)

On détermine ainsi :

∆γ(i) = signe((~yBras i(transformé)∧~yBras i−1) ·~zBras i−1)× arccos(~yBras i(transformé) ·~yBras i−1) (2.20)

Il suffit dès lors de sommer les ∆γ i pour obtenir l’angle γ (Figure 2.35.b) :

γ =
n

∑
i

∆γ(i) (2.21)

(transf)

Figure 2.35 – (a) Visualisation de l’angle ξ entre les deux instants i−1 et i
(b) Visualisation de l’angle de rotation propre γ entre les deux instants i−1 et i
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Relevé de mesure sur trois patients

Afin de tester le dispositif et analyser des cas de traumatismes de l’épaule, nous avons réalisés
plusieurs enregistrement de mouvements. La figure 2.36 présente le mouvement de circumduction
complet du bras droit et gauche de trois patients distincts. Un premier mouvement issu d’une paire
d’épaules saine sans traumatismes détectés est comparé à deux épaules traumatisées (Tableau 2.4).

Patient Sexe Age Diagnostics

Vert M 33 Épaules droite et gauche saines

Orange F 45 Tendinites à l’épaule droite et gauche

Rouge F 78 Rupture de la coiffe des rotateurs au niveau de l’épaule droite

Tableau 2.4 – Différents patients analysés avec le capteur de mesure angulaire.

Sain
Tendinite
Rupture coiffe droite

Figure 2.36 – Visualisation d’un mouvement de circumduction de chaque bras pour trois patients.
Epaules saines en vert, tendinites épaule droite et gauche en orange, rupture de la coiffe des
rotateurs de l’épaule droite en orange.

2.4.3 Bilan et perspectives d’utilisation

Ce capteur, développé pour piloter le banc d’essai, présente de nombreuses autres opportunités
d’applications. L’utilisation de ce dispositif et l’affichage temps réel des données permet au chi-
rurgien de visualiser, quantifier et comparer les amplitudes articulaires via une interface graphique
(Figure 2.37). Une des perspectives d’utilisation est le suivi de l’évolution de ces amplitudes avant,
après opération et lors de séances de rééducation pour des patients atteints de traumatismes de
l’épaule. Contrairement au suivi classique par examen visuel ou par prises de photographies, ce
suivi est plus reproductible et permet une sauvegarde de ces données. Rattaché au dossier du pa-
tient, ces données pourraient être partagées entre professionnels de santé. Par ailleurs, son usage
n’est pas spécifique à l’épaule et peut très bien être utilisé afin d’analyser la mobilité d’un autre
membre (genou, hanche...).

Les informations géométriques de l’os sont des données largement disponibles (Radiogra-
phies, tomodensitométries), en revanche la connaissance de la mobilité individuelle d’une articula-
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tion est une information généralement mal identifiée. En fusionnant ces informations géométriques
et cinématiques pour la réalisation de dispositif de soin sur-mesure, ce type de capteur pourrait of-
frir une plus-value pour l’optimisation du positionnement, de l’encombrement et de l’impact de la
chirurgie sur l’anatomie du patient.

Figure 2.37 – Interface graphique liée au capteur de mesure.

L’interface permet d’observer à chaque instant l’angle d’élévation du bras et le type de mou-
vement. Un capteur permettant au patient d’identifier les positions douloureuses a été implémenté.
Son fonctionnement est basé sur une mesure d’un effort digital (pression sur une gâchette). Cette
valeur n’est bien évidemment qu’informative pour le personnel médical.

2.5 Conclusion

Plusieurs outils ont été développés lors de ces travaux. Le développement complet d’un capteur
de mesure angulaire a servi à identifier les amplitudes articulaires et la position de l’humérus à
chaque instant. La simplification d’une modélisation musculo-squelettique a permis de chiffrer
les sollicitations musculaires appliquées à l’humérus en mouvement. Basé sur cette modélisation,
un banc expérimental a été réalisé. Composé de huit muscles pilotables, son utilisation permet
de valider la tenue mécanique des implants sous charges. Ces outils ont été utilisés lors de la
validation des prototypes d’implants répondant aux exigences des chirurgiens orthopédiques.
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"Un prototype est un succès, non pas quand il marche sans problème,
mais s’il nous apprend quelque chose de plus."

-Tim Brown
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Chapitre 3. Développements de l’implant

3.1 Introduction

Les chirurgiens orthopédistes disposent d’une palette étendue de dispositifs de soin des frac-
tures humérales. Dans ce chapitre nous allons nous intéresser aux différentes solutions imaginées
et/ou déjà existantes pour le soin de ces traumatismes par ostéosynthèse. Afin de développer un
clou de reconstruction traitant à la fois les fractures simples et multi-fragmentaires complexes,
nous privilégions l’usage de verrouillages proximaux et distaux s’adaptant à la morphologie ex-
terne et interne de l’os. L’emploi de solutions comportant le moins de positions de verrouillage
figées possibles est favorisé dans le but d’offrir une adaptabilité à la morphologie et aux différents
types de fracture.

Afin de d’identifier les solutions mécaniques préexistantes et protégées, une recherche assistée
auprès de l’Institut fédéral de la Propriété Intellectuelle (IPI - Berne) a été réalisée en début de
projet (Janvier 2015). Cette démarche, en complément d’une veille technologique, avait pour ob-
jectif de fournir un premier aperçu de l’état de la technique liée aux implants d’ostéosynthèse. La
définition du mandat de recherche a permis de délimiter l’étendu de la recherche. Sur les 2082 bre-
vets en lien avec des dispositifs de soin fracturaire, seuls 22 brevets ont été jugés pertinents. Une
partie des recherches sont présentées ici afin de visualiser les solutions de verrouillages distaux,
proximaux et les dispositifs comportant des éléments modulaires.

La première partie du chapitre présentera les solutions de verrouillage localisés au niveau de
l’épiphyse proximale avec ou sans utilisation de vis.

Pour lier les différents verrouillages proximaux, distaux et accueillir un système prothétique
en cas de complication, des systèmes d’accouplements seront ensuite présentés.

Dans la troisième partie, nous nous intéresserons aux verrouillages distaux internes. Pour évi-
ter l’utilisation de vis et d’ancillaires complexes, des solutions de verrouillage dits "à foyer fermé"
sont privilégiées car elles ne nécessitent pas d’incisions supplémentaires et limitent le nombre de
pièces et de références d’implants.

La dernière partie dressera un bilan des solutions de verrouillage retenues.

1) Partie Proximale

2) Partie Diaphysaire

3) Partie Distale

Définition des zones concernées par les solutions développées.
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3.2 Solutions de fixation proximale

Pour restaurer la fonctionnalité de l’articulation gléno-humérale en cas de fracture proximale,
la consolidation des fragments osseux est bien évidemment primordiale. Pour y parvenir, diffé-
rentes technologies de verrouillages sont disponibles sur le marché orthopédique et pour la plupart
protégées. Des exemples de dispositifs seront exposés puis une solution retenue sera sélectionnée.

3.2.1 Système de fixation des fragments sans vis

Plusieurs brevets présentent des solutions de fixations proximales sans vis, l’immobilisation
des fragments osseux sans références fixes étant réalisée par le biais de fils. Sur la figure 3.1.a, la
partie lésée est enveloppée par un filet puis rattachée au reste de l’humérus. Ce système peut être
utilisé seul ou peut se greffer sur une prothèse. D’autres solutions exploitent cette méthode, elles
consistent à rattacher chaque fragment individuellement (Figure 3.1.b).

(a) Enveloppement des tubérosités par un filet. (b) Haubanage des fragments osseux.

Figure 3.1 – Solutions d’immobilisations des fragments osseux sans références fixes.
(a) Source : Brevet EP1683501A1. (b) Source : Brevet FR2965712A1.

Ces dernières solutions par haubanage sont intéressantes car elles permettent de reconstruire
autour d’une base rigide les éléments morcelées de manière simultanée ou individualisée. Toute-
fois, si la zone articulaire est séparée de l’humérus, la tenue de ces dispositifs employés seuls ne
répond probablement pas aux sollicitations imposées et l’emploi de vis sera alors nécessaire. Ces
techniques sont complexes à appliquer dans le cadre d’une opération mini-invasive où l’accès à
ces fragments est parfois difficile et le risque d’avascularisation peut subsister (ligaturations trop
importantes des fragments).
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3.2.2 Système de fixation des fragments par ostéosutures

En s’appuyant sur les procédés précédemment présentés, nous avons développé des solutions
consistant à rassembler les fragments autour d’un clou peu invasif. Le principe est d’appliquer des
efforts radiaux sur les fragments par le biais de simples nœuds ou d’endo-boutons situés sur le
périoste (Figure 3.2). Ces fils sont rassemblés au sein de la partie proximale du clou et ressortent
en partie supérieure. Ils sont sollicités verticalement pour réduire la ou les fractures présentes dans
l’épiphyse proximale.

Bouchon

Écrou

Élastomère

Vis
Orifice

6 pans

Boucle

Filetage

Cône morse

Suture ou 
endo-bouton

Boucle

(a) Version élastomère déformable (b) Version rondelles coniques

Figure 3.2 – Systèmes de fixation des fragments par fils de suture.

Deux solutions ont été proposées, l’une utilisant une vis de serrage interne comprimant une
zone déformable et permettant le blocage par friction des fils au sein du clou (Figure 3.2.a) et
une seconde maintenant les fils par le biais de plusieurs rondelles amovibles (Figure 3.2). Dans
les deux cas, les fils peuvent être soit insérés préalablement dans les fragments puis arrimés au
dispositif soit intégrés au dispositif avant implantation puis fixés aux fragments.

Ce procédé de verrouillage par fils semble séduisant puisque le dispositif peut s’adapter à toute
position de fragment osseux (hors fracture de la zone articulaire). Des prototypes ont été réalisés
et testés par les chirurgiens mais plusieurs points ont freiné leurs développements :

• Difficulté de maintenir des efforts sur chacun des fils tout en verrouillant le dispositif ;

• Nécessite une technique et une habilité élevée ;

• Maintien non validé des fragments osseux uniquement par fils ;

• Tenue des fils par friction au sein du clou non testé.

Ce dispositif seul ne sera pas retenu mais pourrait éventuellement être utilisé en association
avec un système de verrouillage par vis.
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3.2.3 Système de fixation des fragments par vis

S’apparentant à un verrouillage classique, ce système admet un degré de liberté en rotation
supplémentaire afin de positionner les axes des vis en fonction de l’orientation des éléments frac-
turés (avant verrouillage de la partie proximale) (Figure 3.3). Les avantages sont sa modularité
puisque le dispositif permet de transiter vers une prothèse tout en restant semblable aux clous
existant avec peu de pièces.

Liberté en rot.
avant verrouillage

Partie
diaphysaire

(a) (b) (c) (d)

Figure 3.3 – (a) Système de verrouillage proximal orientable en rotation contenant un polymère.
Solutions existantes : (b) Emplacements de vis proximale du clou de type Seidel, (c) d’un clou long
et (d) d’un clou court droit.

Si la qualité de l’os trabéculaire est insuffisante, l’utilisation d’un matériaux polymère interne
biocompatible assurant un meilleur verrouillage proximal est possible. De forme tubulaire pour
laisser passer un guide d’alésage lors de l’introduction du clou dans la diaphyse, cet élément est
logé dans le clou en partie proximale et assure une tenue supplémentaire de la vis dans le clou.

Différentes problématiques se sont dégagées :

• La matière polymère même pré-alésée peut générer des débris ;

• Le positionnement des vis offre plus de liberté de verrouillage mais reste toujours limité (un
seul ddl supplémentaire) ;

• L’indexage en rotation est une opération supplémentaire pendant la chirurgie ;

• Le dispositif nécessite un ancillaire.

Pour offrir plus de liberté dans le positionnement des vis, nous nous sommes orientés vers un
dispositif comparable mais offrant davantage d’emplacements de vis.
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3.2.4 Système de fixation des fragments par treillis

Métal déployé

En vue de positionner une vis suivant n’importe quelle position, nous avons voulu augmenter
le nombre d’emplacements de vis. L’objectif de ces solutions est de disposer du plus grand nombre
de positions possibles tout en conservant une tenue mécanique similaire ou supérieure au dispo-
sitif existant. Cette solution est née d’une plaque de métal déployé (Figure 3.4.a) puis enroulée
pour former un cylindre (Figure 3.4.b et 3.4.c). Il est dès lors possible de positionner les vis sans
nécessairement utiliser un viseur externe.

(a) (b) (c)

Figure 3.4 – Solution de fixation par vis utilisant du métal déployé. (a) Plaque de métal déployé
en acier inoxydable. (b) Radiographie d’un cylindre ∅= 12 mm non soudé, traversé par 3 vis de
verrouillage. (c) Tomodensitométrie du prototype seul.

Des essais de ce dispositif sur os synthétiques et ovins ont été effectués. Après avoir inséré le
treillis au sein de la diaphyse alésée au diamètre ∅alésage = 12.5 mm, nous avons introduit 3 vis
chirurgicales Lvis = 35 mm avec un noyau de ∅noyau = 3 mm de manière aléatoire dans le treillis
sans ancillaire. Nous avons volontairement introduit une vis désaxée par rapport au centre pour
observer la réaction du treillis (Figure 3.5.a). L’insertion des vis n’a posé aucune difficulté, ces
dernières trouvant aisément leur place à travers le maillage. On observe également une déformation
de la maille et du cylindre due à une vis présentant un diamètre de noyau mal adapté (Figure 3.5.b).

(a) Maille deformée. (b) Vue en coupe d’une vis.

Figure 3.5 – (a) Radiographie. (b) Vue en coupe par tomodensitométrie d’une vis déformant le
cylindre.

Ces essais d’implantations préalables montrent que ce prototype est relativement rigide même
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sans soudure axiale le long du tube en métal déployé. Le maillage n’est pas morcelé après défor-
mation par l’âme d’une vis. Nous avons testé le maintien de vis seules, sans reprise de l’effort sur
des fragments osseux. Le diamètre du noyau des vis utilisées était plus grand que celui du cercle
inscrit de la maille (cercle inscrit : 2 mm, diamètre noyau 2,5 à 3 mm en fonction des vis utilisées).

Des essais préliminaires sur machine de traction INSTRON permettent de simuler approxima-
tivement l’effet de la contraction d’un muscle de la coiffe (Figure 3.6). Ils montrent l’importance
du choix de géométrie de la vis traversant le maillage et leurs impacts sur le maillage. Les vis
de faibles diamètres (< 4 mm) altèrent moins fortement la maille, améliorant très sensiblement
les efforts maximaux admissibles. Sur ces premières courbes, nous nous intéressons uniquement
à l’effort maximal admissible avant rupture de la maille au niveau de la vis.
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Vis vis = 5 mm

(a) Vis ∅vis = 4 mm. (b) Vis ∅vis = 5 mm. (c) Courbes force / temps à rupture

Figure 3.6 – Essais de tenue des vis fixées au travers du cylindre en métal déployé.

La réalisation en série du treillis par enroulage est simple et la liberté offerte par la possibilité
d’orienter angulairement les vis sont des avantages certains. La nécessité d’un double soudage,
entre le treillis et le clou mais également pour fermer ce cylindre restent des opérations complexes.
La difficulté de certification CE ce type de maille obtenu par découpage, étirage et soudage est un
inconvénient majeur.

Un retour positif du panel des chirurgiens à la fois sur les couples de vissage mais également
sur la tenue du dispositif nous a incité à poursuivre le développement de cette solution de fixation.

A partir de ces essais préliminaires, nous avons identifié d’autres moyens de fabrications de
ces prototypes, par tubes multi-perforés (perçage ou découpe laser) ou par impression métal.
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Système multi-perforés

La réalisation d’implant par découpe laser sur tube est très reproductible et éprouvé dans le
domaine des dispositifs implantables (exemple : stent, endoprothèse vasculaire). Toutes les formes
de découpe sont réalisables (Figure 3.7) et la fabrication, contrairement au dispositif précédent ne
nécessite pas de soudure.

(a) (b) (c)

Figure 3.7 – Différentes types de mailles : (a) Maille hexagonale. (b) Maille ellipsoïdale.
(c) Maille carré.

Afin de maintenir le serrage de la vis dans ce système, les mailles sont paramétrées de ma-
nière à se déformer légèrement durant le vissage (Figure 3.8). Le diamètre du cercle inscrit ∅maille
contenu dans les différentes mailles (hexagonales, elliptiques, carrés...) est défini afin d’être infé-
rieur au diamètre du noyau de la vis (∅maille <∅noyau). Le périmètre de chaque maille est configuré
pour être équivalent au diamètre du noyau de la vis ∅noyau, permettant ainsi à la maille de se défor-
mer dans une direction pour assurer le maintien de la vis. L’épaisseur de la trame e est inférieure
au pas de la vis p pour faciliter son introduction.

Figure 3.8 – Paramètres de la maille pour un système à multi-perforé hexagonal avec en rouge le
cercle inscrit et en vert son périmètre.
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Cet ensemble de paramètres est également dépendant du diamètre du clou (diamètre extérieur
max ∅ext = 13 mm) et régit la répartition et l’agencement des mailles sur sa surface. Nous avons
réalisé plusieurs treillis par prototypage métal titane afin de tester l’implantation de vis.

Dans le but de fixer les fragments osseux lors des essais réalisés avec les prototypes, nous avons
utilisé des vis déjà existantes. Les vis proximales généralement utilisées pour des ostéosynthèses
par clous (Tableau 1.3) possèdent un pas pvis ∈ [0.8−2] mm, une longueur comprise entre Lvis ∈
[18− 76] mm, un diamètre nominal de ∅vis nom ∈ [4− 5] mm avec un noyaux de vis ∅vis noyau ∈
[2.5−4] mm.

Ce système multi-perforé autorise également le positionnement de vis selon différentes inci-
dences. Suivant le même essai d’implantation que celui réalisé précédent, nous avons réalisé un
essai d’implantation sur os synthétique (Figure 3.9.a) avec un maillage composé d’ellipsoïdes.
Après fracturation des deux tubérosités, les fragments ont été pré-percés puis 6 vis ont été intro-
duites par les chirurgiens à l’aveugle au travers de l’humérus. Aucune interférence entre les vis n’a
été problématique et leurs mises en place au sein du dispositif sans ancillaire a été aisé. Cet essai
a été reproduit sur plusieurs os synthétiques avec succès.

(a) (b) (c)

Figure 3.9 – (a) Vue latérale après réduction des tubérosités sur la tête humérale. (b) Vue posté-
rieure par radiographie de l’humérus proximal. (c) Tomographie du dispositif et des 6 vis insérées.

Les figures 3.10.a et 3.10.b présentent à nouveau un essai de tenue d’une vis appliquant une
sollicitation de flexion composée sur un clou complet encastré en position basse. Lors de cet essai,
le domaine plastique a été atteint à partir d’environ 550 N et on observe une rupture de la vis à
780 N.

Ces dispositifs de verrouillage par cylindres multi-perforés peuvent être réalisés soit par dé-
coupe laser soit par impression métal. L’industriel français partenaire du projet privilégie pour ces
prototypes une solution obtenue par impression métal. Une géométrie offrant plus de degré de
liberté a été proposée, se basant sur un treillis filaire.

Système filaire

La solution de verrouillage proximale par treillis filaire est composée d’une matrice cylin-
drique en titane de fils tressés (H = 40 mm, ∅ext = 12 mm et ∅ f ils = 1 mm).

Dans la première version de ce treillis, les fils n’étaient pas soudés entre eux afin d’envisager
sa réalisation par simple tressage de fils (Figures 3.11 et 3.12.a). Les essais notamment de flexion
ont montré que cette solution n’était pas totalement satisfaisante, les déplacements importants de
la vis sont apparus pour des charges au-delà de 200 N.

Plusieurs configurations ont alors été proposées. Deux ont été retenues, l’une avec une section
de fils elliptiques non soudés (3.12.b), une seconde avec une section circulaire et interférence entre
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Figure 3.10 – Essai sur machine de traction de tenue d’une vis dans le système multi-perforé
elliptique.
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Figure 3.11 – Essai sur machine de traction de tenue d’une vis dans le système filaire tressé.

les fils (3.12.c). L’ajout d’une interférence entre fils rend cette dernière configuration délicate à
réaliser sans utiliser la fabrication additive métal.

(a) Circ. jeu 0.2 mm (b) Circ. inter. 0.2 mm (c) Elliptique sans jeu (d) Vue en coupe

Figure 3.12 – Comparatif sous tomographie des treillis filaires à plusieurs hauteurs du treillis. Fils
de forme circulaire avec (a) un jeu de 0.2 mm et (b) une interférence de 0.2 mm. (c) Fils de forme
elliptique sans jeu. (d) CAO d’un treillis avec interférence de 0.2 mm.

86



3.2. Solutions de fixation proximale

Les résultats des essais de flexion montrent que l’apport d’une interférence entre les fils est
important, les efforts maximums passant de 200 N pour les solutions sans soudures à plus de
550 N lorsqu’une interférence de 0.2 mm est imposée (Figure 2.2).
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Figure 3.13 – Essai sur machine de traction de tenue d’une vis dans un treillis filaire circulaire
avec interférence de 0.2 mm.

Des essais de compression pure ont permis de solliciter cette partie proximale jusqu’à 2000 N
avant flambage. Des essais de torsion ont également été mené jusqu’à 8 N.m (Figure 3.14). Cette
valeur avant effondrement de la structure peut paraitre relativement faible en comparaison aux
20 N.m ciblés. Toutefois, rappelons que ces essais ont été réalisés sans présence des fragments
osseux qui contribueront fortement à la rigidité du dispositif.

Figure 3.14 – Echantillons de treillis filaire avec interférences après compression et torsion.

Identification des raideurs par simulations numériques

Plusieurs configurations de cette partie proximale ont été simulées par méthode éléments finis
pour comparer les raideurs globales d’un clou d’ostéosynthèse en titane de diamètre ∅clou = 7 mm
avec celles des différentes solutions proposées.

Afin d’identifier les différentes raideurs, nous choisissons de solliciter cette partie proximale
de l’implant en traction (100 N), torsion (1.1 N.m) et flexion (1.1 N.m). Au niveau des conditions
aux limites, la face inférieure a été encastrée. Les raideurs en torsion et en flexion sont exprimées
en fonction des angles de rotation de la partie supérieure du dispositif. Pour les sollicitations de
traction et de torsion, les chargements ont été appliqués sur la face supérieure du clou. Dans le cas
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de la flexion, les efforts sont appliqués approximativement au deux tiers de la hauteur des mailles
(Figures essais 3.10, 3.11, 3.13). Le matériau suit une loi de comportement élastique linéaire
isotrope définie par un module de Young de E = 105 GPa et un coefficient de poisson de ν = 0.31
correspondant sous le logiciel SolidWorks à un titane TA6V.

L’exemple des simulations réalisées en flexion sous 1.1 Nm est présenté figure 3.15. Les si-
mulations de traction et de torsion sont disponibles en annexes A.3.1.

Contraintes équivalentes de Tresca (MPa)

(a) (b) (c) (d)

Déplacements selon~x (mm)

Figure 3.15 – Simulations de flexion sous 1.1 N.m sur un systèmes multi-perforés à maille ellip-
tiques (a), hexagonales (b) et un treillis filaire avec interférence (c) comparés à un clou d’ostéo-
synthèse (d).

Le tableau 3.1 regroupe l’ensemble des raideurs identifiées numériquement. Les raideurs en
traction sont très élevées, leurs différences ne sont pas significatives pour cette application. Les
raideurs en flexion et torsion des dispositifs proposés sont du même ordre de grandeur que celles
observées sur le clou. Dans un cas réel, il est important de noter que l’amplitude des déplacements
sera limitée par le contact inter-fragmentaires à l’issu de la reconstruction, ces simulations ayant
été réalisées sans la présence des éléments osseux.
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Torsion Flexion Traction

Déplacement

(mm)

Angle

(°)

Raideur

(N.m/°)

Déplacement

(mm)

Angle

(°)

Raideur

(N.m/°)

Déplacement

(mm)

Raideur

(kN/mm)

Clou titane ∅= 7 mm 0,020 0,33 3,35 0,038 0,31 3,49 0,0018 56

Multi-perforés elliptique 0,080 0,83 1,32 0,046 0,24 4,55 0,0076 13

Multi-perforés hexagonal 0,032 0,33 3,30 0,073 0,38 2,91 0,0090 11

Treillis filaire avec inter. 0,052 0,54 2,02 0,066 0,34 3,19 0,0076 13

Tableau 3.1 – Comparaison des raideurs obtenues par simulations numériques entre les différentes
solutions et un clou d’ostéosynthèse existant.

Les états de contraintes observés dans ces simulations sont du même ordre de grandeur pour
les différents dispositifs (Tableau 3.2).

Contraintes équivalentes de Tresca (MPa)

Torsion Flexion Traction

Clou titane ∅= 7 mm 73 202 16

Multi-perforés elliptique 182 165 45

Multi-perforés hexagonal 131 293 76

Treillis filaire avec interférence 189 250 69

Tableau 3.2 – Comparaison des contraintes équivalentes de Tresca obtenues par simulations nu-
mériques entre les différentes solutions et un clou d’ostéosynthèse existant.

Choix de géométrie

La solution par treillis filaire avec interférence a été testé sur os artificiel par l’ensemble des
chirurgiens. Les couples nécessaires à l’introduction des vis dans ce treillis et la liberté d’orien-
tation totale de ces dernières ont été décrits comme pleinement satisfaisants par le panel. Cette
solution filaire est donc privilégiée pour les essais en laboratoire d’anatomie.

Ce même dispositif peut être utilisé pour des épaules droites ou gauches, réduisant ainsi le
stock de clou nécessaire pour traiter l’ensemble des fractures.

Si toutefois, la réalisation ce système proximal par fabrication additive pose un problème de
certification, la réalisation des solutions par systèmes multi-perforés reste envisageable par dé-
coupe laser de tube.
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Chapitre 3. Développements de l’implant

3.3 Solutions de fixation modulaire

La variabilité des géométries osseuses entre individus et la position des fractures imposent
aux dispositifs une adaptabilité dimensionnelle des composants. Pour modifier les dimensions
de certaines parties d’implant sans changer l’intégralité du dispositif, les fabricants ont recours
à des dispositifs modulaires. Positionnées à différentes hauteurs, ces liaisons encastrement sont
généralement composées de vis et de surfaces en contact. Certaines liaisons sont nécessaires pour
l’orientation de pièce (par exemple : réglage en rétro-torsion de la tête).

3.3.1 Système de fixation modulaire par cônes morses

Sur de nombreux dispositifs prothétiques, ce type d’assemblage modulaire est réalisé par un
emmanchement par cônes morses entre la tige et l’embase prothétique. Cette liaison assure la
tenue et le centrage inter-composant. Une vis peut être ajoutée, traversant la partie supérieure, elle
s’insère au travers du verrouillage et sécurise cette liaison. Cette liaison est rarement démontée,
hors cas de reprise chirurgicale amenant souvent à l’extraction de la totalité de la prothèse.

La figure 3.16.a présente une solution modulaire possédant une tige prothétique proche des di-
mensions d’un clou d’ostéosynthèse. Elle est utilisée pour traiter les fractures au niveau du fémur.
Logées dans la partie métaphysaire de l’os ou la remplaçant intégralement, ces types de prothèses
disposent d’un volume important facilitant les assemblages modulaires entres composants.

Des systèmes possédant une tige prothétique d’un diamètre proche de celui d’un un clou cen-
tromédullaire existent également pour les prothèses humérales (Figure 3.3.b).

(a) Vue éclatée en coupe d’une prothèse fémorale. (b) Vue en coupe d’une prothèse humérale.

Figure 3.16 – Système d’assemblage prothétique modulaire par vis et cônes morses.
(a) Source : Brevet US2011218636A1. (b) Source : Brevet WO2009021624A1.

Pour désaccoupler ces solutions par cônes morses, un matériel est nécessaire afin d’impacter
la partie supérieure du cône morse verrouillé.
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3.3. Solutions de fixation modulaire

3.3.2 Système modulaire par cônes morses et vis double filetage

Nous proposons un système permettant de relier les parties proximales et distales, en s’ap-
puyant sur une technologie de type cône morse associée à une vis avec double filetage (pas à
droite et pas à gauche).

L’intérêt de cette vis est de pouvoir assurer le maintien du cône morse lors d’un vissage (sens
horaire) durant l’implantation et de pouvoir aider à désaccoupler le cône morse (dévissage sens
anti-horaire) sans avoir à impacter l’implant en place dans le cas d’une transition vers une pro-
thèse. Durant le vissage, l’utilisation du même pas sur les deux filetages a pour effet d’induire une
translation pure sans rotations relatives entre les deux parties.

Par le biais d’une clé 6 pans, il est donc possible de simplifier la procédure d’explantation de
la partie métaphysaire sans recourir à un ancillaire complexe supplémentaire.

Partie femelle

Partie mâle

Cône morse

Vis double

Filetage à gauche

Filetage à droite

Empreinte 6 pans

(a) (b) (c)

Figure 3.17 – Système de verrouillage modulaire par cônes morses et vis double filetages inversées.
(a) Vue CAO en coupe (b) Photographie du système démonté. (c) Utilisation sur une prothèse.

Afin de valider cet accouplement, des essais de torsion ont été réalisés sur deux matériaux,
un acier inoxydable 316L et un titane TA6V (Figure 3.18). Les dispositifs usinés ne présentaient
pas les tolérances géométriques satisfaisantes pour obtenir une tenue en torsion ciblée à Ccible =
20 N.m [24]. Les essais sur cônes brutes sans traitements spécifiques ont atteint Cexp = 7 N.m.
Néanmoins, ce type de verrouillage est présent sur de nombreux dispositifs prothétiques modu-
laires éprouvés par ailleurs. Cette solution est donc validée et pourra être utilisée sur une gamme
prothétique (Figure 3.17.c) ou sur une solution par ostéosynthèse.

Cône morse

Figure 3.18 – Dispositif expérimental de tenue en torsion. Essai sur la solution par cône morse et
vis double.
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3.4 Solutions de fixation distale interne

3.4.1 Dispositifs de verrouillages internes existants

Verrouillage de type Seidel

Le verrouillage distal est ici réalisé par expansion des ailettes et par traction sur une âme
conique remontant au sein du clou (voir Figure 3.19). Présenté dans le premier chapitre, ce système
de verrouillage existant permet de fixer le clou dans l’humérus en interne mais possède une faible
tenue à l’arrachement et à la torsion.

Figure 3.19 – Verrouillage interne par ailettes de type Seidel. (a) Les ailettes sont ouvertes après
implantation. (b) Clou avant introduction dans l’humérus. Source : Brevet EP0496954A1.

Rappelons que ce type de verrouillage impose des efforts radiaux importants au sein de la dia-
physe et que son démontage peut être délicat si des croissances osseuses empêchent le dévissage
du cône.

Verrouillage interne par ergots

Un second système interne propose un verrouillage continu dans la diaphyse par le biais d’er-
gots déformables (voir Figure 3.20). Les ergots sont liés à un tube logé à l’intérieur du clou et
sortent lors de la translation de ce tube interne. Le démontage devrait être plus aisé que pour le
clou à ailettes, en impactant la partie interne, les ergots sont obligés de se rétracter à l’intérieur
du clou. Ayant moins de volume disponible pour s’y loger, le remodelage osseux semble moins
problématique dans cette solution lors de l’explantation.

Figure 3.20 – Verrouillage interne par ergots. (a) Clou avant implantation. (b) Sortie des ergots
après implantation. Source : Brevet US2013274747A1.
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3.4. Solutions de fixation distale interne

Verrouillage interne par excentrique

Plusieurs versions de verrouillage par excentrique sont présentées dans des brevets. Des ver-
rouillages sont possibles à mi-hauteur (complexes à réaliser, fragilisant le clou). Son fonctionne-
ment est simple et le verrouillage peut être modulé en fonction de la forme de l’excentrique. Cette
solution peut être complexe à retirer si le canal centromédulaire est comblé par des croissances
osseuses.

Figure 3.21 – Système de verrouillage par excentrique. (a) Vue de dessous du système par
excentrique non verrouillé. (b) Système verrouillé dans l’os. (c) Vue de côté du clou verrouillé.

Source : Brevet WO2009135901A1.

Il est à noter que contrairement à la solution de type Seidel, les solutions par ergots et par
excentriques n’ont jamais été mis sur le marché.

3.4.2 Verrouillages distaux proposés

Nous avons développés diverses solutions de verrouillages distaux, parfois avec réalisation
d’un prototype associé qui ont alors été proposées au panel chirurgien.

Verrouillage interne double vis

Composé de deux pièces, ce dispositif utilise deux filetages à pas inversés (Figure 3.22). Une
première pièce avec un filetage externe pas à gauche est introduit dans la diaphyse alésée et sert de
butée à la seconde pièce, clou avec filet pas à droite. Une clavette de section carré est insérée pour
verrouiller ce dispositif en torsion. Ce système présente deux défauts majeurs, la récupération de
la première pièce (filetage à gauche) risque d’être délicate et le problème majeur est qu’un simple
verrouillage par filetage au sein d’un diamètre distal mal maitrisé est périlleux.

Filet à droite

Filet à gauche

Empreinte 
6 pans

Figure 3.22 – Système de verrouillage par double vis à filetage opposés.
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Chapitre 3. Développements de l’implant

Verrouillage distal par vis inclinée

Dans cette seconde proposition, une vis inclinée sort radialement afin de se loger dans l’os
cortical. Un filetage en partie distale sur le clou permet de d’éviter sa translation dans la diaphyse
lors de l’introduction de la vis radiale. Ce dispositif nécessite un alésage étagé. Par ailleurs, le
dispositif de vissage de cette vis radiale par clé au sein du clou est dépendant de l’inclinaison de
la vis et parait délicat.

Passage du
guide d'alésage

Figure 3.23 – Système de verrouillage par vis inclinée.

Verrouillage interne par excentrique fileté

Cette proposition possède des rainures axiales permettent le maintien en torsion des frag-
ments osseux. La fixation axiale est réalisée par un excentrique à l’extrémité du clou. Un des
inconvénients est que l’excentration des filets n’est probablement pas suffisante pour assurer un
verrouillage en traction. Par ailleurs, en cas de fracture diaphysaire, le passage des ailettes radiales
au travers du trait de fracture risque d’être problématique et d’ouvrir le foyer de fracture.

Ailette radiale

Excentrique
rentré Empreinte

6 pans

Excentrique
sorti

(a) (b)

Figure 3.24 – Solution de fixation par excentrique fileté.
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Verrouillage interne par excentrique à crochet

Le clou muni de rainures axiales est à nouveau inséré au sein de la diaphyse afin d’assurer
le maintien en torsion des fragments osseux. Un système distal par excentrique interne est utilisé
en complément pour bloquer en translation le clou. Par rapport à la précédente proposition, ce
dispositif par crochet offre une plus grande amplitude d’excentration. A nouveau plusieurs points
peuvent s’avérer problématiques : le blocage de la rotation de l’excentrique n’est pas assuré, le
comblement de son logement par le remodelage osseux risque d’empêcher son explantation, par
ailleurs le couple de verrouillage en torsion pour verrouiller le clou risque d’être élevé.

Figure 3.25 – Solution de fixation par crochet excentrique.

Verrouillage interne par clavette

Dans ce cas, une clavette est simplement logée dans le clou, ce dernier étant préalablement
vissé dans la diaphyse. Les risques de ce dispositif sont associés à la faible tenue en traction par
des filets positionnés majoritairement dans de l’os trabéculaire mais également en torsion en raison
des dimensions relativement faibles de la clavette. De plus, dans le cas de fracture diaphysaire
utilisant un clou long, le visage d’un clou droit est complexe.

Passage du 
guide d'alésage

Figure 3.26 – Solution de fixation par clavette.
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Chapitre 3. Développements de l’implant

3.4.3 Verrouillage interne par trocarts

Ce dernier dispositif de verrouillage interne utilise des quadri-trocarts. Il se compose de deux
pièces : un clou ajouré de quatre sorties oblongues en partie distale et un axe composé de quatre
trocarts à son extrémité inférieure (Figure 3.27).

Øguide d'alésage

Clou

Trocart

Sortie oblongue
 distale

(a) (b)

Figure 3.27 – Système de verrouillage par quadri-trocarts : (a) Vue en coupe et (b) système
implanté vue par tomodensitométrie.

Lors de l’introduction des trocarts dans le clou, les pointes des trocarts s’alignent automati-
quement vers leurs orifices de sortie. Le diamètre est plus faible que le diamètre des trocarts au
niveau de la pente de sortie, provoquant ainsi leurs déformations. Durant leurs enfoncements dans
le clou, les trocarts s’évasent en suivant cette pente jusqu’à atteindre la paroi interne alésé et se
loger dans l’os cortical.

L’intérêt de ce dispositif est de se passer d’un verrouillage par vis en partie distale et donc
d’un système de visée associé. Par ailleurs il semble capable de s’adapter à différents diamètres de
diaphyse.
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3.4. Solutions de fixation distale interne

Essais préliminaires

Des premiers essais d’enfoncement sur os synthétique des trocarts réalisés en acier inoxydable
(316L) ont mis en évidence des phénomènes particuliers (Figures 3.28.a).

(a) (b) (c)

Figure 3.28 – Essais de compression des trocarts au sein du clou : (a) seul, (b) sur os synthétique
et (c) sur fémur ovin.

Des fissurations verticales de cet os synthétique ont été observées (Figure 3.29.a) pour des ef-
forts d’enfoncement des trocarts élevés (aux alentours de 0.8−1.8 kN). Par ailleurs, si le diamètre
interne de la diaphyse n’est pas adapté au diamètre du clou ou si l’angulation de sortie des tro-
carts est trop faible, les extrémités des trocarts fléchissent et glissent le long de la cortical (Figure
3.29.b).

(a) Fissuration (b) Fissuration axiale et déformations des pointes

Figure 3.29 – Essais sur os synthétiques avec trocarts et clou en acier inoxydable avec présence
de fissure axiale.

Des essais sur os ovin ont été réalisés dans les mêmes conditions, des pointes de trocart ont per-
forées l’os sans faire apparaitre de fissures verticales. Cet aspect devra être validé sur des humérus
cadavériques (Figures 4.5.a et 4.5.b).

Pour pallier à la déformation des pointes des trocarts et améliorer leur pénétration dans l’os
cortical, des traitements thermiques ont été réalisés sur les pointes après électro-érosion pour ob-
tenir un Re ≈ 1500 MPa avec un allongement de A = 10%. La difficulté de traiter uniquement la
pointe en raison de sa faible section et des étapes supplémentaires de fabrication nous ont orien-
tés vers l’emploi de trocarts fabriqués en titane TA6V (Re ≈ 1000 MPa et A = 10%). En plus de
cette modification de matériau au niveau des trocarts, un travail d’optimisation de leur géométrie
et celles des orifices de sortie a été mené.
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(b)

(a) Vue de face (b) Vue en coupe

Figure 3.30 – Radiographies des premiers essais sur fémur ovin.

Essais d’enfoncement des trocarts seuls

Afin de diminuer l’effort d’introduction des trocarts au sein du clou et d’optimiser les angles
de sortie des trocarts, leurs géométries et la dimension des orifices distaux ont été optimisées.

Pour ces essais de compression, les paramètres sur lesquels nous avons travaillé sont :

• Les angles des orifices de sortie, leurs hauteurs et leurs formes en vé ou circulaire
(Figures 3.31.a et 3.31.b) ;

• Les angles sur les pointes des trocarts (Figure 3.31.c) ;

• La présence ou non d’une échancrure sur les trocarts (Figure 3.32).

Dans le but d’éviter l’endommagement de la pointe lors de l’enfoncement, les trocarts pos-
sèdent deux angles (Angle A > B, Figure 3.31.a). Nous avons fait varier l’angle B des extrémités
des trocarts de 30° à 45°. Ce même angle se retrouvent sur la surface de sortie du clou.

La hauteur de l’ouverture a également été pilotée avec une amplitude de 10 et 12 mm (Figures
3.31.b et 3.31.c). Deux formes d’ouverture en partie distale ont été réalisées, une forme circulaire
(C) et une ouverture en Vé (V).

Pour les deux configurations d’ouverture sur le clou, nous avons soit une pente possédant un
seul angle, soit une pente plus progressive divisée en deux segments comportant un angle d’entrée
du trocart et un angle en sortie.

1 mm
3.2 mm

A=22.2°

B=15°

H
au

te
ur

 1
2 

m
m

(a) Quadri-trocart associé (b) Circulaire 10 mm (c) Vé 12 mm

Figure 3.31 – (a) Exemple de trocart 30° et (b) - (c) Exemples de géométries d’ouverture distale
des clous : pentes progressives de 30 à 40° circulaire et en vé.
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Pour les trocarts, deux solutions furent testées, un trocart droit (D) correspondant à ceux déjà
utilisés sur les essais précédents et un second avec une échancrure (E) au centre sur 25 mm (Figure
3.32). Cette modification a pour but de faciliter la déformation en sortie de clou.

échancrure (E)

droit (D)

Figure 3.32 – Exemple de trocart avec ou sans échancrure.

En tout, une vingtaine de combinaison a été testé. On observe sur la figure 3.33, les différents
efforts d’introduction en fonction des modifications géométriques. Prenons par exemple, la dési-
gnation suivante : 35-45-10-VD. Cette configuration correspond à une pente progressive de 35 à
45° en sortie de clou, avec une hauteur de 10 mm, une forme en Vé et un trocart associé droit.

Figure 3.33 – Comparaison des essais de compression pour différentes combinaisons géomé-
triques, avec en rouge une hauteur de sortie de 10 mm (Figure 3.31.a), en noir une hauteur de
12 mm (Figure 3.31.b), les courbes avec marqueurs (•) distinguent la présence d’une échancrure.
La courbe bleu correspond à la configuration sélectionnée.

Nous avons remarqué que la géométrie en Vé ou circulaire a peu d’effets comparée à la pré-
sence ou non d’une échancrure et d’une variation de hauteur des orifices de sortie. En pilotant l’un
de ces deux derniers paramètres (échancrure ou hauteur de sortie), il est possible de réduire for-
tement les effort d’introduction des trocarts. Pour éviter l’usinage de l’échancrure sur les trocarts,
l’augmentation de la hauteur de l’orifice de sortie sur le clou est privilégiée.

La figure 3.34 correspond à la combinaison de clou/trocart retenue suite à ces essais, pour
un enfoncement de 8 mm sous un effort maximum de 400 N. L’angle de sortie des trocarts a été
mesuré à 22.5°. Sur la figure 3.34, le diamètre de sortie pointe à pointe est de ∅sortie = 17.5 mm.

Ce dispositif a séduit le panel des chirurgiens et semble être une solution de fixation interne
viable.
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Øclou

Øsortie

22.5°

Figure 3.34 – Combinaison trocart/clou retenue 40-12-VD pour un enfoncement de 8 mm.

3.5 Conclusion

Dans cette phase de recherche de solution, de nombreux tests mécaniques ont été réalisés sur
machines d’essais (traction, torsion, compression...). Des essais d’implantations sur os synthé-
tiques par l’équipe de chirurgien ont également pu orienter nos choix vers les solutions les plus
intéressantes afin de proposer un dispositif complet de soin des fractures par ostéosynthèse. Les
solutions retenues sont les suivantes :

• Partie proximale : un treillis filaire avec vis traversantes offrant une très grande liberté de
fixation des fragments avec ou sans dispositif ancillaire ;

• Partie diaphsysaire : un cône morse avec vis à pas inversé qui permet d’envisager un dispo-
sitif modulaire en partie haute afin d’utiliser le clou déjà implanté comme tige prothétique ;

• Partie distale : un système de fixation par trocarts permettant une fixation interne sans vis
externe et donc minimalement invasive.
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4
Validation du dispositif implantable

"Entre être dans les choux ou dans les clous, il n’y a qu’une lettre d’écart."
-Anonyme
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Chapitre 4. Validation du dispositif implantable

Introduction

Dans ce chapitre, les prototypes retenus dans le chapitre 3 seront testés par le biais des ou-
tils développés. Les essais préalables ont soulevé plusieurs points à valider sur l’ensemble des
solutions sélectionnées lors d’essais cadavériques. Pour ces essais, les chirurgiens favorisent l’uti-
lisation de clous courts pour traiter les fractures situées au niveau de l’épiphyse et des clous longs
pour des cas de fractures diaphysaires.

La première partie porte sur le verrouillage distal par trocarts et les essais d’implantation réali-
sés pour valider ce dispositif interne. La procédure d’implantation et de fixation distale est décrite
et les résultats de tenue mécanique sont discutés.

La seconde partie concerne la fixation proximale par treillis. Les différents ancillaires déve-
loppés sont présentés et une procédure d’implantation est détaillée.

Dans la troisième partie, des essais sur corps complets du comportement de clou sur des élé-
ments cadavériques d’écorchés de l’épaule sont décrits. Ces tests sont menés sur le banc d’essais
cadavériques.

Lors de ces essais cadavériques, différentes versions de clous monoblocs disposant de treillis
(sans partie modulaire par cônes morses) ont été testées (Figure 4.1). Pour valider la solution
de verrouillage distale seule, des clous longs de 180− 260 mm de diamètre 8, 9 et 10 mm ont
été réalisés. Afin de valider les solutions proximales seules, des clous courts de 130− 150 mm
avec verrouillages distaux classiques par vis ont été privilégiés et seront utilisés sur les écorchés
d’épaule pour qualifier ce système seul.

Les solutions d’assemblage par cône morse des parties proximales et distales sont une option
complémentaire permettant d’améliorer la modularité du dispositif. Le principe a déjà été validé
sur os synthétique mais non testé à ce jour en laboratoire d’anatomie.

Figure 4.1 – Des exemples de clous réalisés pour les essais cadavériques par fabrication additive.

Pour valider la procédure chirurgicale, nous avons réalisés des essais d’implantation sur 8
épaules, droites et gauches issues de 4 corps complets (3 hommes et 1 femme) de plus de 65 ans.
Les tests de validation mécanique du clou centromédullaire ont été réalisés sur 3 écorchés gauche
(2 hommes et 1 femme).
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4.1. Verrouillage distal

4.1 Verrouillage distal

La solution retenue pour un verrouillage distal consiste à utiliser un clou ajouré associé à un
quadri-trocart. Les exigences de ce dispositif sont triples, une tenue du verrouillage en traction
(> 200 N), en torsion (> 10 N.m) et un verrouillage sans fissuration de l’os cortical lors de l’in-
troduction des trocarts.

4.1.1 Procédure d’implantation du dispositif par trocarts

Voie d’abord

L’utilisation d’une voie d’abord antero-acromiale permet d’accéder à la tête humérale de ma-
nière minimalement invasive (Figure 4.2.a) en réalisant une incision de quelques centimètres
(2− 3 cm) aligné avec le plan frontal. Des écarteurs élargissent l’incision pour mettre à nu l’épi-
physe proximale en écartant la peau et les tissus mous.

Alésage du canal centromédullaire

Un alésage étagé de diamètre 9 mm sur une profondeur égale à celle du clou dans la diaphyse
et un alésage diamètre 13 mm sur une profondeur de 50 mm dans l’épiphyse permettent de créer le
volume interne nécessaire au positionnement du clou (Figure 4.2.b). L’alésoir est retiré en laissant
en place le guide d’alésage dans l’humérus.

(a) Réalisation de la voie d’abord (b) Alésage du canal centromédullaire

(c) Implantation du clou avec sa rallonge (d) Verrouillage par presse des trocarts

Figure 4.2 – Procédure d’implantation du clou pour une fixation distale par trocarts. (a) Incision
de la voie d’abord, (b) alésage étagé de la diaphyse, (c) introduction du clou sur guide et (d)
verrouillage des trocarts par presse.
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Insertion du clou

Le clou est vissé sur une rallonge graduée avant son insertion dans l’humérus (Figure 4.2.c).
Ces graduations permettront de contrôler la profondeur d’enfoncement du clou au sein du canal
centromédullaire. Le clou est inséré sur le guide d’alésage pour franchir la fracture si celle-ci est
localisée dans la zone diaphysaire. Le guide d’alésage est retiré pour laisser place aux trocarts au
sein du clou. Introduit de manière aléatoire dans le clou, les pointes s’orientent naturellement vers
les sorties du clou. Un repère en haut de la rallonge permet d’identifier la position en rotation du
clou, permettant si besoin de choisir l’orientation des sorties de trocarts.

Verrouillage distal du clou

Pour verrouiller ce système dans l’humérus et éviter les chocs liés à un enfoncement par im-
pacts sur l’os fracturé, un système de presse par vissage manuel est proposé. Le chirurgien peut
appliquer un verrouillage progressif des trocarts par le biais d’une vis et verrouiller ainsi en partie
distale le dispositif.

La sortie des trocarts est pilotée par le nombre de tours effectués par cette vis située au sommet
de la presse (Figure 4.2.d). Le principe de fonctionnement de cette presse est présenté figure 4.3.

Ce matériel de pose distal est composé de relativement peu de pièces, 6 au total et permet
ainsi de régler à l’extérieur du clou la hauteur de sortie des trocarts et l’enfoncement du clou par
rapport à la tête. Cette profondeur est pilotable par le biais de bagues de hauteurs variables placées
au-dessus de la rallonge des trocarts. L’effort appliqué par la vis est directement transmis sur les
trocarts via la rallonge sans solliciter l’humérus en partie proximale.

Vis de pression

Presse en UPousse trocarts
Bague

Rallonge graduée

Haut du clou

Humérus

Fracture

Rallonge filetée

Clou

Pousse trocarts

Quadri-trocarts

(a) Matériel de pose associé (b) Vue en coupe (c) Verrouillage des trocarts

Figure 4.3 – Matériel nécessaire au verrouillage distal par trocarts.

La rallonge est par la suite extraite, laissant le clou verrouillé distalement dans la diaphyse.
L’extrémité supérieure du clou est positionnée dans l’humérus à quelques millimètres sous la sur-
face de la tête. La partie supérieure des trocarts est filetée afin de permettre leur extraction (Figure
4.3.b). Une vis bouchon est mise en place au niveau du filetage de la rallonge sur le clou empêchant
la remontée des trocarts et protège ce filet nécessaire à l’extraction du clou.
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4.1. Verrouillage distal

4.1.2 Essais en torsion

Pour identifier la tenue en torsion des dispositifs distaux par trocarts, nous avons tout d’abord
testé les verrouillages sur deux humérus (droit et gauche) d’un même corps. Après verrouillage
des trocarts et avant de procéder à la fixation proximale, un couple a été appliqué par le biais
de l’ancillaire sur chaque clou. Un dynamomètre numérique a permis de quantifier les couples
imposés (Figure 4.4.a).

Dans la littérature, des essais de tenues en torsion furent réalisés sur des clous de type Seidel
avec des résultats de l’ordre de 0.3 N.m [123]. Rappelons que la tenue en torsion d’un humérus
sain est d’environ 17.0 N.m et de l’ordre de 10 N.m pour un dispositif verrouillé par une seule
vis [104].
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Figure 4.4 – Essais de torsion sur deux humérus cadavériques.

Dans ces premiers essais d’implantation avec un diamètre de diaphyse interne de 11 mm (Fi-
gure 4.5.a) pour un diamètre de clou de 10 mm, les trocarts ne s’ancrent pas et ripent contre l’os
cortical. L’épaisseur des trocarts d’environ 1.8 mm permet de réaliser un blocage en rotation par
serrage. L’essai de torsion (Figure 4.4) fait apparaitre une tenue élevée du dispositif de plus de
14 N.m. Sur les radiographies de contrôle après essai, aucune fissure n’a été constatée.

Lors d’un second test d’implantation sur un écorché seul possédant un diamètre de diaphyse
plus important, proche de 14 mm (Figure 4.5.b), nous constatons que les trocarts s’ancrent dans
l’os cortical mais ont tendance à faire reculer le clou. La tenue en torsion mesurée est bien plus
basse, de l’ordre de 6 N.m.

4.1.3 Bilan des essais de fixation distale

Malgré de nombreuses tentatives d’implantations combinant diverses géométries de trocarts
et de clous, la fiabilité du verrouillage n’est pas suffisante. Les couples de tenue en torsion sont
très dépendant du rapport des diamètres entre clou et diaphyse. La meilleure configuration a été
obtenue lors du glissement des trocarts le long de l’os cortical avec un bon ajustement par rapport
à la diaphyse. Dans ce cas, le couple de verrouillage par trocart est similaire à un verrouillage
classique par vis. Lorsque les pointes des trocarts pénètrent l’os cortical, nous observons une
remontée du clou, modifiant ainsi la profondeur d’implantation. La solution retenue est de ne pas
favoriser la pénétration des pointes dans l’os mais de favoriser le glissement entre le clou et la
diaphyse.

Il a été proposé de modifier la géométrie des trocarts afin d’éviter aux pointes de pénétrer l’os,
privilégiant une solution par coincement des trocarts entre le clou et l’os cortical. Leur forme au
niveau des extrémités a été arrondie et la pente de sortie réduite au niveau du clou, dans le but
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(a) Déformations des trocarts (b) Ancrage insuffisant

Figure 4.5 – Radiographies de la zone distale pour deux verrouillages sur humérus cadavériques.

de se rapprocher des conditions de verrouillage ayant atteint la meilleure tenue en torsion 14 N.m
(Figure 4.6).

B=22.2°

2.1 mm

(a) Dessin de définition (b) Vue CAO des pointes

Figure 4.6 – Modification de la géométrie des trocarts au niveau des pointes.

Des essais cadavériques supplémentaires sont donc nécessaires pour valider complètement ce
verrouillage interne. En conséquence, ce dispositif de fixation par trocart n’est pas encore totale-
ment opérationnel.
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4.2 Verrouillage proximal

Tout d’abord, la procédure d’implantation du dispositif de fixation proximal par treillis filaire
est détaillée. Les premiers tests de validation de ce dispositif ont été réalisés sur corps complet dans
une configuration de bloc opératoire. Ils valideront de la procédure d’implantation et du matériel
de pose associé. Des essais sur écorchés d’épaule valideront quant à eux sur le banc d’essai la
tenue mécanique des fragments consolidés par ce verrouillage proximal.

4.2.1 Matériel ancillaire pour fixation proximale

Trois ancillaires pour la fixation proximale ont été développés. Le premier a été réalisé par
impression plastique (Figure 4.7.a), le second reprenant le même principe de fonctionnement est
réalisé en composite carbone, matériau plus rigide et radio-transparent (Figure 4.7.b). Un troisième
dispositif simplifié a également été conçu afin de permettre uniquement une insertion horizontale
des vis (Figure 4.7.c) répondant ainsi à une demande de l’un des chirurgiens.

(a) (b) (c)

Figure 4.7 – Trois ancillaires développés : (a) Ancillaire plastique avec trapèze, (b) ancillaire en
fibres de carbone avec trapèze et (c) ancillaire simplifié.

Ces ancillaires présentent tous un canon de perçage visant l’axe central du treillis. Un degré
de liberté en rotation autour de cet axe est disponible. La hauteur de positionnement du canon
sur l’ancillaire est pilotable sur une plage égale à la hauteur du treillis (Figures 4.8.a et 4.8.b). Ces
deux degrés de liberté peuvent être verrouillés afin de conserver la position choisie entre les phases
de perçage du logement des vis et leur vissage.

Dans les deux premiers ancillaires, une incidence de±15° du canon est autorisée. Ce degré de
liberté est supprimé dans le troisième dispositif impliquant une orientation de vis perpendiculaire
à l’axe central du clou (4.9) et un indexage à bille limite le réglage en hauteur à 7 positions
horizontales coïncidant avec la hauteur des différentes mailles présentent sur le treillis.

Ces ancillaires disposent d’un ou deux canon(s) de perçage en partie distale. Nous avons choisi
de valider mécaniquement le verrouillage proximal sur des clous verrouillés distalement par vis.
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(a) (b)

Figure 4.8 – Positions du canon de perçage par rapport au treillis implanté dans l’humérus : (a)
position verticale maximale et (b) position verticale minimale.

(a) (b)

Figure 4.9 – Premier ancillaire développé pour fixer les vis de verrouillage proximal : (a) fixation
purement horizontale et (b) fixation avec une incidence de 15°.

4.2.2 Procédure d’implantation du dispositif de verrouillage proximal

Réduction des fractures

Dans le cas d’un verrouillage distal par trocarts, l’ancillaire de pose des trocarts est extrait
puis replacé par un ancillaire spécifique au verrouillage du treillis. Dans le cas d’un verrouillage
classique, le chirurgien n’utilise que cet ancillaire spécifique et commence par verrouiller le clou
en partie distal grâce aux canons prévus à cet effet avant de verrouiller la partie proximale. Cet
ancillaire proximal est fixé et indexé sur le haut du treillis au moyen d’encoches et d’un filetage

Dans le cas d’une fracture proximale multi-fragmentaire, le chirurgien peut directement pré-

108



4.2. Verrouillage proximal

(a) (b)

(c) (d)

Figure 4.10 – Procédure d’implantation du clou et fixation proximale par treillis filaire. (a) Voie
d’abord après verrouillage distal, (b) radiographie proximale avant verrouillage, (c) pré-perçage

d’un fragment avant insertion d’une vis et (d) verrouillage proximal réalisé par trois vis.

percer un à un chaque fragment au diamètre externe de la vis ∅nom = 4− 5 mm en direction du
treillis ou utiliser une méthode de réduction classique par broches et/ou sutures afin de maintenir
les fragments avant verrouillage.

Introduction des vis de fixation des fragments

L’ancillaire est verrouillé dans une position de perçage (Figure 4.10.c). Un premier perçage est
réalisé sur une profondeur équivalente à l’épaisseur de l’os cortical. Le canon est remplacé par un
guide tournevis. La vis est introduite librement au travers de la première corticale, s’arrime dans
le treillis. Le couple de serrage de la vis maintien le fragment osseux en place. La mise en place de
deux vis par fragment est préconisée. Le matériel ancillaire peut alors être retiré, laissant l’implant
verrouillé au sein de l’humérus (Figure 4.10.d).

Essais en configuration de bloc opératoire sur corps complet

Six dispositifs de clou avec treillis ont été implantés par les chirurgiens suivant la procédure
décrite précédemment. Aucun souci n’a été relevé, de 3 à 6 vis ayant été introduites dans chaque
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treillis. L’utilisation du matériel de pose n’a pas toujours été nécessaire pour ces chirurgiens ex-
périmentés, les dimensions du treillis étant suffisantes pour permettre une introduction des vis à
travers les fragments et le treillis sans matériel de visée.

4.2.3 Validation du verrouillage proximal sur écorché d’épaule

Pour tester les résistances mécaniques du verrouillage proximal, un écorché gauche est po-
sitionné sur le banc de test. La scapula, l’humérus et les insertions tendineuses sont conservés.
L’articulation scapulo-humérale est également soigneusement préservée. Après fixation de la sca-
pula sur le châssis, les huit faisceaux musculaires pilotables sont rattachés à l’humérus. Le temps
de mise en place de l’écorché sur le banc est d’environ 1h30.

Mise en mouvement de l’humérus

Des nombreux essais ont été effectués, abduction, flexion, rotations internes et externes en
chargeant un humérus non fracturé avec des masses de 3 kg au niveau de l’articulation du coude
(Figure 4.11). Dans ces configurations, la stabilisation de l’humérus a toujours été possible.

(a) Essai à vide (b) Essai chargé

Figure 4.11 – Essai de mise en abduction du bras.

Test sur humérus fracturé

Sur les essais suivants, la tête humérale est fracturée suivant le sillon tubérorisitaire séparant la
grande tubérosité du reste de l’humérus (Figure 4.12.a). L’os est alésé (Figure 4.12.b) et l’implant
monté sur le dispositif ancillaire est introduit dans le canal centromédullaire (Figure 4.12.c). Le
verrouillage distal est effectué par deux vis désaxées angulairement, l’objectif n’étant pas de tester
ici la résistance de ce verrouillage distal. En partie haute, la grande tubérosité est rattachée à
l’implant par deux vis (Figure 4.12.d). Dans la littérature, des essais similaires ont été menés
[66] pour une abduction à 0° avec une fixation par deux vis dans la grande tubérosité. Réalisés
sur des grandes tubérosités porcines, les charges atteintes pour un déplacement de 3 mm sont de
304.1±55.1 N et de 515.0±75.4 N pour des cas à rupture.
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(a) Création de la fracture (b) Alésage de la diaphyse

(c) Introduction du clou (d) Fixation du fragment

Figure 4.12 – Mise en place et préparation de l’essai sur le banc cadavérique.

Pour permettre une mesure de déplacement par stéréo-corrélation d’images (Figure 4.13), les
amplitudes de mouvements de l’humérus ont été limitées. L’humérus est maintenu verticalement
sur le banc au niveau du coude par une liaison assimilable à une liaison linéaire annulaire, interdi-
sant les mouvements de rotations latérales et frontales de l’humérus. Seules les rotations propres
de l’os sont permises.
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Figure 4.13 – Banc de stéréo-corrélation d’images.

Des efforts ont été appliqués de manière à solliciter l’humérus en abduction. Les huit muscles
sont mis sous tension à 10 N puis les muscles supra-épineux et subscapulaire rattachés au frag-
ment tubérositaire sont chargés par incréments. Au-delà de 350 N sur ces deux muscles, une forte
rotation externe est observée. Pour stabiliser l’humérus, un effort est imposé sur le pectoral (Fi-
gure 4.14.a). Une rupture est atteinte pour des charges de 410 N sur le supra-épineux, 410 N sur
le subscapulaire et 100 N sur le pectoral (Figure 4.14.b).
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Figure 4.14 – (a) Efforts appliqués sur les faisceaux musculaires pendant l’essai d’abduction sur
humérus fracturé et consolidé et (b) vue latérale après rupture de la grande tubérosité.
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Sous ce chargement, la grande tubérosité est sectionnée par les vis et aucune rupture ou dé-
formation visible de l’implant n’est constatée. Nous avons poursuivi cet essai en sollicitant uni-
quement l’une des deux vis afin d’observer les limites de chargement admissibles sur le treillis
(Figure 4.15.a). Pour des efforts de 600 N, la vis fléchie très fortement et l’essai a dû être arrêté
(Figure 4.15.b).

(a) (b) (c) (d)

Figure 4.15 – Essai de tenue d’une vis dans le treillis sous 600 N.

Après explantation du clou, nous constatons que le treillis n’a pas subi de déformation perma-
nente visible à l’œil (Figures 4.15.c et 4.15.d).

Observation des déplacements au niveau du foyer de fracture

L’objectif de cette analyse est de quantifier sous charge les déplacements relatifs entre la par-
tie saine de l’humérus et l’élément fracturé. La mesure de déplacement par stéréo-corrélation
d’images (Logiciel 7D [23, 91, 111]) est basée sur une recherche de zones présentant des simi-
litudes de niveaux de gris entre l’état initial et l’état déformé. Dans cet exemple, la mesure est
délicate à réaliser puisque, entre deux états de chargement, les images présentent des modifica-
tions de niveau de gris non négligeables.

La zone concernée par l’analyse d’image est simplement mouchetée aléatoirement (fond noir
et mouchetis blanc) afin d’améliorer la reconnaissance de zones similaires entre les images (Fi-
gure 4.16). Un éclairage diffus est utilisé. Deux appareils photo haute résolution Nikon-D810
(36 MPixels) enregistrent de manière synchronisées les images lors des différents paliers de char-
gement. Les incertitudes de mesures de ce dispositif ont été estimées par analyse de déplacements
de corps rigides à environ 0,01 mm. L’hétérogénéité des champs de déplacements liée à la pré-
sence de tissus très fortement déformables, voire localement déchirables dégrade forcément ces
incertitudes qui sont, de ce fait, très difficiles à quantifier localement.

Le tableau 4.1 donne les valeurs des efforts musculaires appliqués correspondants aux couples
d’images stéréoscopiques analysées. Les charges appliquées sont importantes et les mouvements
des différents tissus (tendons principalement) sont tels que des déchirures apparaissent (voir Figure
4.17).

Nous calculons ainsi des incréments de déplacement dx, dy et dz entre deux états successifs
et choisissons de présenter l’analyse réalisée avant rupture (images 11 et 12), correspondant à
l’incrément d’effort de 350 N à 380 N pour le supra-épineux et le subscapulaire et de 40 à 70 N
pour le pectoral (Figure 4.18).

La figure 4.19 représente les vecteurs déplacements identifiés par corrélation d’images entre
l’état 11 et 12. Nous observons des incréments de déplacements importants sur les zones d’attache
des muscles.
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Figure 4.16 – Vue latérale d’un élément cadavérique fracturé et traité par un implant treillis. Deux
vis de verrouillage proximal (en rouge) traversent la grande tubérosité (en jaune) et se fixent dans
la partie haute de l’implant au niveau du treillis.

Déplacements (mm) Efforts (N)

Images x y z Supra-épineux Subscapulaire Pectoral

1 0 0 0 10 10 10

2 0 0 0 10 10 10

3 0,32 0,012 0,23 40 10 10

4 1,52 0,072 -0,07 80 80 10

5 1,46 0,072 0,13 120 120 10

6 1,38 0,142 0,27 160 160 10

7 1,355 0,282 0,47 200 200 10

8 1,395 0,502 0,55 240 240 10

9 1,515 0,722 0,66 280 280 10

10 1,655 1,042 0,82 320 320 10

11 2,015 1,482 0,88 350 350 40

12 2,395 2,182 1,08 380 380 70

13 2,625 2,852 1,68 410 410 100

Tableau 4.1 – Valeurs des déplacements relatifs entre A et B de la zone fracturée et des efforts
appliqués sur les muscles pilotés.

Les déplacements relatifs entre les points A et B sont calculés à partir des champs de dé-
placements incrémentaux (entre les couples d’images 1-2, 2-3, ...). Les valeurs de déplacement
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(a) Caméra gauche (b) Caméra droite

(c) Caméra gauche (d) Caméra droite

Figure 4.17 – Observation des différences entre les couples d’images stéréoscopiques image 1 (a)
et (b) et image 12 (c) et (d).

A B

Figure 4.18 – Zone d’analyse de part et d’autre de la zone fracturée et visualisation des points A
et B utilisés pour quantifier les déplacements relatifs des lèvres de la fracture.

observées entre A et B suivant l’axe ~x correspondent à l’ouverture en mode I du trait de fracture
(positif si ouverture, négatif si fermeture), ceux suivant l’axe ~y au cisaillement dans le plan de
la caméra et ceux suivant l’axe ~z au cisaillement hors plan. Ces champs de déplacements sont
présentés sur les figures 4.20.

115



Chapitre 4. Validation du dispositif implantable

Trait de fracture

Vis

Insertion 
supra-épineux

Figure 4.19 – Vecteurs déplacements entre les images 11 et 12.

(a) Déplacement~x (c) Déplacement~y (d) Déplacement~z

Figure 4.20 – Champs de déplacement incrémentaux entre les couples d’images 11 et 12 suivant
les axes~x,~y et~z.

Un déplacement relatif non négligeable entre les vis et le fragment est observée (Figure 4.19),
indiquant clairement une très forte altération de ce fragment dans la zone de contact avec les vis. Ce
phénomène va conduire à la rupture de la tubérosité autour des vis. L’évolution des déplacements
relatifs de la zone fracturée montre que le dispositif de fixation proximal stabilise correctement le
fragment, l’amplitude des déplacements observée sous ces fortes charges restant compatible avec
un processus de remodelage osseux (Figure 4.21).

Ces essais valident la tenue mécanique de la partie proximale pour une sollicitation d’abduc-
tion avec un bras en position alignée le long du corps. Les efforts appliqués sur le fragment sont
ici plus élevés que ceux rencontrés dans une situation habituelle de fonctionnement de l’épaule et
donc bien plus critique que ceux observés chez un patient avant consolidation osseuse.
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Figure 4.21 – Evolutions des déplacements relatifs de la zone fracturée.

4.3 Conclusion

Dans ce chapitre différentes expérimentations ont été menées sur des éléments cadavériques.
Un ancillaire unique permettant le verrouillage des trocarts et la fixation des fragments osseux

sur le treillis doit être développé afin de simplifier le mode opératoire.
Le verrouillage distal par trocarts est performant lorsque la compatibilité entre le diamètre

du clou et de la diaphyse est maitrisé. Ce verrouillage à foyer fermé n’est pas encore totalement
satisfaisant et nécessite des essais complémentaires pour assurer une fiabilité indispensable.

Les tests réalisés au niveau de la partie proximale démontrent qu’une solution de fixation
utilisant un treillis semble viable et apporte un intérêt médical réel en offrant une plus grande
liberté de fixation des fragments tout en simplifiant le mode opératoire.

Des tests de résistance mécanique ont été réalisés sur pièces cadavériques. ils valident la tenue
mécanique du verrouillage par treillis, et lorsque la configuration d’implantation est favorable celle
du système de verrouillage par trocarts.
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Conclusion générale

Dans ce projet autour des implants huméraux, quatre grands thèmes ont été abordés, un modèle
de comportement musculo-squelettique, un banc d’essai cadavérique, un dispositif de mesure de
position angulaire des bras et le développement d’implants et du matériel de pose associé.

Le comparatif entre un modèle de comportement composé de 138 faisceaux musculaires et un
modèle composé de 8 faisceaux permet de d’observer l’effet de cette simplification quelles que
soient les configurations de chargement et de position du bras. Les muscles activés dans ces mo-
dèles sont basés sur une minimisation des énergies mises en jeu. Ces informations ont permis de
quantifier les sollicitations musculaires dans le but de dimensionner le banc de test cadavérique.
Remarquons que les efforts localisés sur la tête humérale pour maintenir le bras dans une position
donnée sont plus élevés dans le modèle simplifié que dans le modèle complet. Le banc d’essai
chargera donc plus fortement l’implant que dans un cas réel. Ce banc composé de 8 actionneurs
est à ce jour piloté en effort et permet de positionner dans n’importe quelle position anatomique un
humérus chargé. Ce dispositif expérimental a été utilisé pour valider la tenue de fragments conso-
lidés par le dispositif d’implant proposé. Un capteur de position angulaire du bras dans l’espace
a été conçu afin d’envisager un pilotage en déplacement du banc. Ce pilotage est actuellement en
phase de test de validation. Le dispositif de mesure est également utilisé par les chirurgiens afin
de quantifier les amplitudes de mouvement angulaire des patients.

Cinq journées de travail en laboratoire d’anatomie ont été réalisées dont trois avec utilisation
du banc de test.

L’implant en tant que tel est proposé avec une solution de fixation distale non invasive utilisant
un dispositif par trocarts, une solution permettant la réalisation d’un dispositif modulable par cônes
morses et une solution de verrouillage proximal par treillis offrant une large liberté d’assemblage
des fragments osseux.

Le verrouillage par trocart s’avère être très efficace dans bien des cas mais reste encore per-
fectible. Dans le cas d’humérus présentant un fort canal diaphysaire, la réalisation de clous de
diamètres localement supérieurs à ceux envisagés dans cette étude sera à considérer. Des valida-
tions en laboratoire d’anatomie seront encore nécessaires.

La fixation intermédiaire par cône morse est une option permettant une meilleure adaptabilité
du dispositif en cas d’opérations de reprise chirurgicale. Sa mise en œuvre sur un dispositif de type
clou est encore discutée mais semble trouver un meilleur intérêt pour une utilisation prothétique,
permettant de gérer efficacement le réglage d’un degré de liberté en rotation. Une prothèse à forte
mobilité a également été développée dans le même projet Clothilde mais le laboratoire Symme
ayant peu travaillé sur ce sujet, ce thème n’a pas été développé dans ce document de thèse.

Le verrouillage proximal par treillis a été unanimement apprécié par les quatre chirurgiens
impliqués dans ce projet tant par sa simplicité de mise en œuvre et que par la très grande liberté
offerte dans le choix de l’orientation des vis de verrouillage. Les essais sur éléments cadavériques
n’ont pas mis en évidence de défaillances du dispositif implanté. Il représente une vraie améliora-
tion d’un point de vue médicale pour une reconstruction par ostéosynthèse dans le cas de fracture
proximale.

L’entreprise OneOrtho Médical envisage de développer le dispositif proposé et prévoit dès
à présent un financement interne et le dépôt de brevets en vue d’une mise sur le marché de ce
système de verrouillage.
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Perspectives

Banc expérimental

Le pilotage du banc en déplacement avec prise en compte d’une optimisation énergétique et
utilisation du capteur de position angulaire est en phase de test. D’autres types de sollicitations
devraient compléter les tests de validations : flexion, rotations propres, essais cycliques... La réa-
lisation d’un banc d’essai incluant un plus grand nombre de muscle est envisagée pour un futur
programme INTERREG. Nous avons remarqué, par exemple, que l’absence du coracobrachial dans
le modèle à huit muscles entraine une forte augmentation des efforts sur le muscle infra-épineux
dans un mouvement de flexion.

Capteur de mesures angulaires

Le dispositif de mesure angulaire développé n’inclue pas les informations fournies par les
gyroscopes. L’utilisation de ces informations de vitesses angulaires pourra être mise en œuvre afin
de limiter l’influence d’une modification locale des champs magnétiques, améliorant de fait les
incertitudes de mesures. La certification en tant que dispositif médical de ce capteur permettra
d’envisager son utilisation dans le cadre de futurs études cliniques.

Implants

Les solutions de fixations distales nécessitent des tests de validation complémentaires, la solu-
tion par trocart n’est pas pleinement satisfaisante à ce jour. Les solutions envisagées pour fiabiliser
ce procédé de verrouillage sont d’augmenter la taille des trocarts et/ou du diamètre distal du clou.
Pour optimiser l’implantation d’un clou combinant trocarts et treillis, un ancillaire unique permet-
tant les deux verrouillages distal et proximal est envisagé. Une solution alternative au verrouillage
par trocarts serait d’utiliser un second treillis en position distale. Un tel clou est prêt a être réalisé.
Cette solution de verrouillage est moins minimalement invasive que la solution par trocart mais
permet de simplifier grandement l’ancillaire et doit être validée en laboratoire d’anatomie. L’utili-
sation de ce type de verrouillage par treillis n’est pas limitée à l’humérus. Outre l’ensemble des os
longs similaires, des applications sur des phalanges pourraient voir le jour.
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A.2 Chapitre 2

A.2.1 Minimisation du coût métabolique

La minimisation du coup métabolique mise en jeux à chaque incrément de temps est nécessaire
pour boucler le systèmes des équations de la dynamique qui régissent les mouvements de corps
et ainsi déterminer les efforts musculaires. Afin d’illustrer la méthode, on peut par exemple par
l’activation des muscles symboliser le bras par une poutre articulée de longueur 2l soumise à
un poids P au 3

4 de sa longueur totale. Deux efforts musculaires sont appliqués F1 = a1ϕ1(l1) et
F2 = a2ϕ2(l2) et accrochés à une longueur respective de l et 2l de la liaison (Figure A.1). a1 et a2
sont respectivement les activations des muscles 1 et 2, et ϕ1(l1) et ϕ2(l2) les relations force-longueur
"maximales".

Figure A.1 – Cas de minimisation des activations sur une poutre soumise à son poids propre et à
deux efforts musculaires.

Dans ce problème 2D, l’articulation gléno-humérale est modélisée à une liaison pivot. Ce sys-
tème est hyperstatique d’ordre 1, il existe plusieurs solution qui satisfont la condition d’équilibre
du bras. Le principe fondamental de la dynamique (autour de l’articulation) en rotation fournit
l’équation suivante :

M∆ (N.m) = J∆ (kg.m2)× ω̇ (rad.s−2) (A.1)

F1× l +F2×2l− 3
2

p× l = IAω̇ (A.2)

a1ϕ1(l1)× l +a2ϕ2(l2)×2l− 3
2

p× l = IAω̇ (A.3)

Ce qui se réduit en une fonction affine liant les activations a1 et a2 :

a2 =
1

2ϕ2(l2)

(
IA

l
ω̇ +

3
2

p−a1ϕ1(l1)

)
(A.4)

a2 = A×a1 +B (A.5)

La détermination de a1 et a2 est possible par l’ajout d’une équation supplémentaire.
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A.2. Chapitre 2

Cette équation est en général issue de la minimisation du coût métabolique. Dans sa forme
générale pour n muscles, cette fonction s’écrit :

J(a1,...,an) = ap
1 + · · ·+ap

n (A.6)

Pour ce cas simple comportant deux muscles, cette fonction coût J(a1,a2) qui se réduit à (en prenant
classiquement p=2) :

J(a1,a2) = a2
1 +a2

2 (A.7)

J est une surface, représenté sur la figure A.2. Pour une indétermination à deux muscles, il est
possible de représenter graphiquement en 3D cette optimisation consistant à retrouver la distance
minimale locale entre la courbe φ et la droite satisfaisant l’équation d’équilibre dynamique (d).
La minimisation consiste à trouver le minimum de J (équation A.7) compatible avec l’équation
affine (équation A.5).

J(a1,a2)

Min J

a2 a1

Figure A.2 – Résolution de la fonction de minimisation de la fonction J pour un cas simple avec
deux activations a1,a2 et p = 2.
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A.2.2 Calcul des quaternions

Selon le théorème d’Euler sur les rotations finies, la rotation d’un vecteur quelconque dans
l’espace peut être décrite par un angle de rotation et un vecteur correspondant à l’axe de rotation.
Un quaternion est une représentation mathématique permettant de calculer les coordonnées d’un
vecteur quelconque~v après rotation d’un angle β autour d’un axe~u.

~u =


u1

u2

u3

 (A.8)

L’utilisation des quaternions permet d’éviter le problème de perte de degré de liberté rencontré
lors de l’utilisation des angles d’Euler. Un quaternion est représenté habituellement sous la forme :

q = [ q0 q1 q2 q3 ] (A.9)

La partie réelle (scalaire) est définie par :

q0 = cos(
β

2
) (A.10)

La partie imaginaire (vectorielle) est définie par :
q1

q2

q3

= usin
β

2
=


u1

u2

u3

sin
β

2
(A.11)

Un quaternion peut être utilisé pour calculer la rotation d’un vecteur~v exprimé sous la forme d’un
quaternion dans l’espace avec v = [0,vx,vy,vz] :

v′ = q⊗ v⊗q−1 (A.12)

Où l’opérateur ⊗ est définit par :

QA⊗QB =


a1a2−b1b2− c1c2−d1d2

a1b2 +b1a2 + c1d2−d1c2

a1c2−b1d2 + c1a2 +d1b2

a1d2 +b1c2− c1b2 +d1a2



T

avec QA = [a1 b1 c1 d1] et QB = [a2 b2 c2 d2] (A.13)

QA⊗QB 6= QB⊗QA (A.14)

Le conjugué du quaternion vaut :

QA = [a1 −b1 − c1 −d1] (A.15)

L’inverse du quaternion est égale à :

Q−1
A =

QA

||QA||2
(A.16)
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A.2. Chapitre 2

Orientations calculées à partir des accélérations

Pour le calcul des quaternions, supposons que les axes des platines inertielles ~ximu et ~yimu

soient initialement dans le plan horizontal. Les deux accélérations ax et ay ne perçoivent alors
aucune accélération, g∼= 9,81m/s2 étant porté par l’axe vertical ~zimu (Figure A.3.a). Après rotation
ce capteur d’un angle θ autour de l’axe ~yt , l’accéléromètre orienté suivant l’axe ~x1 perçoit une
accélération ax et l’axe~z1 une accélération az (Figure A.3.b).

a =


ax

ay

az

=


gsinθ

0

−gcosθ

 (A.17)

−→xt = −→x0
−→yt = −→y0

−→zt = −→z0

−→g

−→x0
−→y0 = −→y1

−→z0

−→g−→x1

−→z1

−→az−→ax

θ

θ
−→y1−→g

−→x1 = −→x2

−→z1

−→y2

−→z2

−→ax

−→ay

−→az

φ

φ

(a) {Rterre} confondus avec {Rimu} (b) Rotation autour de l’axe ~y0 (c) Rotation autour de l’axe ~x1

Figure A.3 – Projections du vecteur~g en fonction d’orientation de la centrale inertielle dans un
repère {Rimu} par rapport au repère {Rterre}.

Une seconde rotation autour de ce nouvel axe ~x1 d’un angle φ ne change par la valeur de
l’accélération ax mais va modifier les accélérations lues suivant~y2 et~z2 (Figure A.3.c).

a =


aX

aY

aZ

=


gsin(θ)

−gcos(θ)sin(φ)

−gcos(θ)cos(φ)

 (A.18)

En utilisant uniquement les données des accéléromètres selon ~x,~y,~z, il est d’ores et déjà possible
d’extraire ces deux angles :

θ = arcsin(
ax

g
) (A.19)

Les valeurs nécessaire au calcul du quaternion sont cos θ

2 et sin θ

2 . Ainsi, pour tenir compte
du fait que −π

2 < θ < π

2 et que les valeurs de sin θ

2 peuvent être positives ou négatives, nous
imposons :

sin
θ

2
= signe(sinθ)

√
1− cosθ

2
avec cosθ =

√
1− sin2

θ (A.20)

Ainsi le premier quaternion Qθ issue d’une rotation θ autour de ~y0 s’écrit :

Qθ = cos
θ

2
(1 0 0 0)+ sin

θ

2
(0 0 1 0) (A.21)

Une seconde rotation est réalisée autour du nouvel axe ~x1 :

sin(φ) =
−ay

g × cos(θ)
(A.22)
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Dans l’intervalle −π

2 < φ < π

2 l’angle φ vaut ainsi :

φ = arcsin(
−ay

g × cos(θ)
) (A.23)

Cette équation permet de calculer le quaternion Qφ sous la forme :

Qφ = cos
φ

2
(1 0 0 0)+ sin

φ

2
(0 1 0 0) (A.24)

Cas particulier

Dans le cas où l’axe ~ximu est proche de la vertical, le terme cos(θ) devient proche de 0 et
cette division pose un problème numérique. Pour éviter cette singularité, on impose dans le cas où
θ < 0.1(rad) une rotation fictive complémentaire de 20° autour de l’axe~y afin de s’intéresser à un
axe x+20°. Cette rotation est appliquée aux vecteurs accélérations magnétiques. Nous aurons ainsi
un axe~ximu tourné de 20° de trop qu’il faudra bien évidemment soustraire pour le ramener dans sa
position correcte.

Orientation calculée à partir des champs magnétiques

La dernière rotation peut être obtenue en utilisant les informations des magnétomètres pour
retrouver le nord magnétique.

~m =


mX

mY

mZ

 (A.25)

Les valeurs des composantes du vecteur magnétique local (~mx, ~my, ~mz) mesurées par le capteur
sont recalculées dans la base Terre en appliquant les 2 rotations précédentes (rotation d’un angle
θ autour de l’axe~y puis d’un angle φ autour de l’axe ~x1). Ces composantes sont projetées dans le
plan horizontal ~xt et ~yt (A.4) :

−→xt

−→yt

−→zt

−→m

ψmx

my

Figure A.4 – Projection du vecteur ~m dans un plan (~xt~yt).
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A.2. Chapitre 2

Il est ainsi possible d’extraire le dernier angle ψ , permettant l’obtention du dernier quaternion
Qψ :

ψ = Acos
mx√

m2
x +m2

y

(A.26)

Qψ = cos
ψ

2
(1 0 0 0)+ sin

ψ

2
(0 0 0 1) (A.27)

Le quaternion total est égal au produit tensoriel des trois quaternions calculés pour chacune
des rotations.

Qtotal = Qψ ⊗Qθ ⊗Qφ (A.28)
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A.2.3 Schémas électroniques des capteurs de position angulaires
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Figure A.6 – Capteur bras
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A.3 Chapitre 3

A.3.1 Système de fixation des fragments proximaux

Système de verrouillage classique par vis

Contraintes (MPa)

Déplacements (mm)

(a) Torsion sous 1.1 N.m. (b) Flexion sous 1.1 N.m. (c) Traction sous 100 N.

Figure A.7 – Simulations éléments finis sur un système classique par clou d’ostéosynthèse.
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A.3. Chapitre 3

Système multi-perforés à maille elliptique

Contraintes (MPa)

Déplacements (mm)

(a) Torsion sous 1.1 N.m. (b) Flexion sous 1.1 N.m. (c) Traction sous 100 N.

Figure A.8 – Simulations éléments finis sur un systèmes multi-perforés à maille elliptiques.
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Annexe A. Annexes

Système multi-perforés à maille hexagonale

Contraintes (MPa)

Déplacements (mm)

(a) Torsion sous 1.1 N.m. (b) Flexion sous 1.1 N.m. (c) Traction sous 100 N.

Figure A.9 – Simulations éléments finis sur un systèmes multi-perforés à maille hexagonale.
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A.3. Chapitre 3

Système de verrouillage par treillis filaire

Contraintes (MPa)

Déplacements (mm)

(a) Torsion sous 1.1 N.m. (b) Flexion sous 1.1 N.m. (c) Traction sous 100 N.

Figure A.10 – Simulations éléments finis sur un système par treillis filaire avec interférences.
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Développement d’un implant d’ostéosynthèse
pour le traitement des fractures de l’humérus
proximal et diaphysaire moyen.

Projet Clothilde

Résumé

Le projet Clothilde est un partenariat franco-suisse entre deux universités et deux entreprises.
Ce projet vise à minimiser les risques opératoires en proposant des dispositifs originaux et
fiables pour la chirurgie orthopédique de l’épaule. Pour répondre à cette problématique, un
implant d’ostéosynthèse permettant de traiter des fractures traumatiques proximales et diaphy-
saires réalisé en impression métal est proposé. Ce dispositif est composé d’un verrouillage
distal interne à foyer fermé combiné à un verrouillage proximal offrant une grande flexibilité
dans la reconstruction des fragments osseux. Des outils spécifiques ont été développés afin
de confirmer la tenue mécanique du dispositif de soin. La procédure chirurgicale a été validée
en laboratoire d’anatomie par un panel de chirurgiens. Cinq brevets ont été déposés autour
des solutions retenues (implants et systèmes ancillaires) qui sont en cours d’industrialisation.

Mots-clés : Épaule, Humérus, Fracture, Implant, Fabrication additive, Clothilde

Abstract

The Clothilde Project is a Franco-Swiss partnership between two universities and two compa-
nies. This project aims to minimize surgical risks by offering original and reliable devices for
orthopaedic shoulder surgery. For this purpose, an osteosynthesis implant to treat proximal
and diaphyseal traumatic fractures using metal additive manufacturing is proposed. This de-
vice consists of a distal intramedullary locked system combined with a proximal locking system
providing great flexibility in bone fragments reconstruction. Specific tools have been developed
to confirm the mechanical strength of this medical device. The surgical technique has been
validated in anatomy laboratory by a group of surgeons. Five patents have been applied on the
chosen solutions (implants and instumentations) which are currently being industrialised.

Keywords : Shoulder, Humerus, Fracture, Implant, Additive manufacturing ,Clothilde
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