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Résumé

Les protheses totales de hanche cimentées ont une durée de vie limitée, et ce vu la
détérioration des propriétés mécaniques du ciment orthopédique apres avoir effectué un
certain nombre de cycle, dans ce travail nous allons évaluer le danger provenant des activités
quotidiennes exercées par les patients porteurs de prothése totale de hanche dans le but de
proscrire les activités a haut risque, de recommander ceux induisant les contraintes les plus
faibles et éventuellement de corriger les activités qui sont mal exercées, nous allons aussi
analyser le role de la technique chirurgicale dans la prolongation de la durée de vie du
PMMA et plus précisément, la réduction des contraintes qu’y sont induites surtout durant la
préparation du houssing qui contiendra le ciment et 'implant prothétique, nous allons aussi
étudier la faisabilité du renforcement du PMMA afin d’améliorer ses propriétés mécanique et
avoir par la suite une durée de vie plus importante, nous allons également analyser le
comportement du ciment orthopédique renforcé par des particules inframicrométriques en
céramique dans des conditions identiques a celles rencontrées m-vivo et puis eftfectuer une
comparaison avec celul non renforcé soit le ciment conventionnel. It pour conclure ce
travail, une étude sur la détermination de I'angle de propagation des fissures amorcées au
niveau du ciment osseux, et ce durant la pratique des activités journaliéres.

Mots-clés :  Ciment orthopédique, Polymérisation, Propagation, Chargement dynamique,
Meéthode des éléments fines, Fissuration, Matériauz fragiles.

Abstract

The cemented total hip prosthesis has a limited lifetime, which is essentially due to
mechanical properties degradation of the bone cement after achieving a certain number of
cycles. In this research work we will assess the danger that occurs from exercising daily
activities by patients carrying total hip replacement in order to proscribe activities that
presents a high hazards, to recommend those inducing the weakest stresses and eventually
correct activities that are performed in the wrong way, we will also analyze the role of
surgical techniques in prolonging the prosthesis’s lifetime, especially stress level reduction
that is related to bone preparation techniques. We will also study the feasibility of PMMA
reinforcement in order to improve its mechanical properties and have a longer lifetime, we
will also analyze the behavior of reinforced bone cement under conditions that are identical
to those encountered in-vivo and then establish a comparison with the conventional bone
cement (unreinforced). To conclude this work a study on the determination of the angle ot
initiated cracks propagation in the bone cement, and this during the practice of daily
activities.

Reywords: Total hip prostheses, Muscle forces, Bone cement, Hip joint, Hip mechanics,
Biomaterials, Biomechanics, Dynamic loading, Crack propagation, Finite element analysis, Fragile

materials.
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Introduction générale

Le remplacement de I'articulation de hanche (protheéses totale de hanche ou PTH )
est aujourd’hui I'une des opérations orthopédiques les plus fréquentes , elle était
réservée pendant longtemps a des personnes agées présentant des manifestations
cliniques importantes liés a des altérations majeurs de I'articulation. De nos jours
'arthroplastie de hanche est proposée méme pour les sujets jeunes dans le cadre de
I'ostéonécrose avec fracture de la téte fémorale le plus souvent. Pour les sujets jeunes,
la repousse osseuse est tellement accélérée qu’il est prétérable d’utiliser une prothese
de hanche non cimentée, or la plus part des personnes nécessitant ce genre
d’interventions sont des personnes agées dont la qualité osseuse exige l'utilisation
d’une prothese totale de hanche cimentée, ou le ciment est essentiel a la fixation de
implant a T'os, 1l est censé assurer trois fonctions préliminaires a savoir la bio-
compétence, la bio-compatibilité et une prophylaxie anti infectieuse (antibiotique). En
effet l'apparition du PMMA a révolutionné le monde des bio-protheses, une
utilisation répondue en stomatologie (prothéses dentaires) ainsi qu’'en traumatologie

telle que les diftérentes protheses (épaule, genou, hanche, tibia ect.).

Ce nouveau matériau a des avantages innombrables comparativement aux autres
matériaux classiques, parmi lesquels on peut citer la biocompatibilité, la
biocompétence, I'apport d’antibiotique, la bio-tolérance du tissu humain, ainsi que
son faible niveau de toxicité et méme le transfert de cellules ostéogéniques assuré par
certains types de ciment orthopédique.

En revanche, ses inconvenants majeures sont son comportement et ses propriétés
mécaniques, cette anomalie conduit a de lourdes conséquences dans les protheses
cimentées otl, a ce stade, le patient nécessitera une ré-intervention chirurgicale a haut
risque.

En effet le désavantage principale du ciment orthopédique est sa durée de vie
estimée au mieux d'une quinzaine d’années et ce dans des conditions d’utilisation
1déales, mais dans la vie quotidiennes des patient, il se trouve qu’il y est des anomalies
lors de la pratique des activités telles que la chute, les trébuchements, les sur-
chargements de la prothése survenant lorsque les sujets portent une charge ou
éventuellement exercent des activités proscrites. Ces conditions contribuent a la
réduction de la durée de vie de ce liant orthopédique en atténuant ces propriétés
mécaniques.

Dans ce cadre vient le présent travail de these visant principalement 'amélioration
de la durée de vie du ciment orthopédique.



La fin de la duré de vie des prothéses total de hanche cimentées est dans la plupart
des cas exprimés par un descellement de I'implant qui ne peut avoir lieux qu’apres
avolr effectué un certain nombre de cycles de diftérentes activités. Chacune de ces
activités a un effet particulier sur la prothese, exprimé par un chargement spécifique
sur la téte de I'implant orthopédique, d’ou la réponse des prothéses differe d’une
activité a lautre. Pour évaluer le risque provenant des activités exercées
quotidiennement par les patients subissant une arthroplastie totale de hanche, nous
allons, dans le deuxiéme chapitre, établir le modéle numérique ou nous allons nous
baser sur des données anatomiques trés précises dans le but de simuler le
comportement des prothéses de la hanche et plus particuliérement le noyau le plus
faible de la chaine de transfert de chargement, d’une facon presque similaire a celle
rencontrée in-vivo, et ce apreés avoir effectué une étude bibliographique sur la
biomécanique de l'articulation de la hanche dans le premier chapitre. Ensuite, nous
allons procéder dans le troisiéme chapitre, aux analyses par la méthode des éléments
finis de toutes les activités meéres que les patients sont censés exercer et a partir des
quelles d’autres activités peuvent étre dérivées, afin de signaler les activités a haut
risque, et recommander celles induisant les sollicitations les moins intenses.

La compétence chirurgicale est I'un des parameétres les plus influant sur la durée de
vie d’une arthroplastie totale de hanche, car en addition de la technique de malaxage,
la technique de préparation de 1'os qui a un role décisif dans I'endurance de la PTH.
L’os fémoral est censé étre alésé a I'aide d’un alésoir spécial, en respectant l'angle de
rotation de la téte fémorale ainsi que l'inclinaison de I'axe anatomique du fémur, cet
alésage est aussi appelé le logement ou le houssing dans lequel I'implant prothétique
va étre introduit et fixé avec l'os par I'intermédiaire du ciment.

Sauf que durant cette préparation beaucoup d’études ont évoqué I'apparition de
quelques anomalies, dans ce travail nous allons aussi nous intéresser au
franchissement des limites de 1'os spongieux durant la préparation de l'os fémoral,
dans ce cas le foret de I'os et durant le grattage de I'os spongieux, atteindra l'os
cortical. Cette irrégularité peut faire apparaitre des surfaces de sur-chargement au
niveau du ciment orthopédique et dans ce chapitre, nous allons investiguer sur
I'influence de cette mal perfection sur la durée de vie du PMMA.

Les propriétés mécaniques du ciment orthopédique, ont fait du renforcement de ce
matériau, le sujet de pas mal de travaux de recherche, contrairement a l'utilisation du
PMMA renforcé dans les protheses totale de hanche cimentées, qui lui n’est pas
encore établi a grande échelle. Dans le quatrieme chapitre nous allons effectuer une
étude sur les propriétés physico chimique des ciments orthopédiques, et investiguer
sur I'aptitude et la tolérance du PMMA au renforcement. Dans le cinquiéme chapitre
nous allons exposer les résultats des travaux de recherche sur le renforcement du
ciment orthopédique dans un premier temps, ensuite nous allons analyser par la
méthode des éléments fini le comportement du ciment osseux qui a été renforcé par



des particules inframicrométriques, et en dernier lieu, nous allons dans ce méme
chapitre effectuer une comparaison du comportement mécanique du ciment
orthopédique renforcé avec celui utilisé dans les cliniques a savoir le ciment
conventionnel et ce dans des conditions pratiquement identiques a celles rencontrées

IN-vivo.

Le ciment osseux a une dureté élevée comparativement a ses autres propriétés
mécaniques, autrement dit ce composant est fragile, I'absence de zone plastique
accentue la propagation des fissures dans le ciment. Dans le dernier chapitre nous
allons cloturer cette thése par la prédiction de l'angle de propagation des fissure dans
les zones les plus fortement sollicitées, nous allons aussi déterminer les fissures qui
vont se propager sous l'effet de la fatigue mécanique et celles qui vont céder dans les
premiers cycles, et ce a I'aide du progiciel de calcul ABAQUS.



Partie 1

Modélisation d’une
Prothese totale de
hanche subissant des
activités physiques



Introduction

L’arthroplastie totale de hanche est une solution thérapeutique a certaines
pathologies de l'extrémité supérieure de fémur, ce geste trouve son application
principalement chez les personnes agées ou quand l'articulation de la hanche est
affectée par endommagement de l'os di a certaines maladies ou a des fractures.
Autrement dit, l'articulation naturelle est remplacée, par un moyen chirurgical, par
une articulation artificielle, une prothese totale de hanche (PTH). Les patients,
porteurs de cette protheése, peuvent exercer certaines activités physiques, mais pas
toutes. Il existe certainement des activités qui peuvent accélérer le descellement des
prothéses cimentées par rupture brutale de ce liant osseux. Ceci constitue l'objectif de
cette premiere partie du travail. Le but visé est d'analyser, a long terme, l'effet de ces
activités sur le comportement biomécanique des articulations artificielles cimentées,
autrement dit du systéme os (fémur)-ciment-implant. Ceci nécessite une modélisation
tridimensionnelle, par la méthode des éléments finis, de ce systéme. Ce dernier est
soumis donc a des efforts variables simulant les différentes activités du patient.

I s’agit d’une problématique complexe. En effet, une telle simulation nécessite le
développement de modeles numériques de I'os fémoral (Os cortical et Os spongieux),
de TI'implant, et du ciment. L’assemblage des maillages impose une gestion des
surfaces, de la taille des éléments et des interactions (contacts) entre ces diftérents
composants du modeéle. Le comportement biomécanique de ces surfaces de contact
reste a déterminer.

D’autres parts, les lois des matériaux employées doivent étre adaptées, notamment
en ce qui concerne le comportement complexe des tissus osseux ainsi que le ciment.
Nous notons cependant que les propriétés mécaniques de ces tissus biologiques sont
jusqu’a cette heure, peu explorées.

Contrairement aux analyses statiques, la définition des conditions aux limites des
modeles dynamiques, utilisant les éléments finis, est également une difficulté majeure.
La vitesse de chargement, le sur chargement pendant les différents incidents pouvant
étre rencontrés (chute, saut, trébuchement etc.) et I'état de contraction des muscles
fessiers et ilio-psoas sont autant des parametres a définir pour chacun des cas
modélisés, ce qui rend la modélisation encore plus complexe a mettre en ceuvre.

Cette modélisation, par éléments finis, doit cependant permettre, a l'avenir, un
maillage extrémement raffiné voir de taille microscopique des surfaces d'interaction.
Ceci nécessite le développement de logiciels plus performants et plus adaptés.

Le comportement biomécanique de la prothése dépend, entre autre, de I'interaction
implant-ciment - os spongieux - os cortical soumis a des conditions de
chargement plus réalistes. Ces derniéres résultent des mesures de la force de



contact zz vivo, et des diftérentes signatures électromyogramme (EMG) pour
une gamme d’activité étendue et ce afin d’englober tous les mouvements principaux
du membre inférieur dans la vie quotidienne des patients.



Chapitre 1 :

Etude biomécanique

Introduction

Etant une branche de la bio-ingénierie, la biomécanique a pour but I'application des
principes de la mécanique sur la physique biologique et la projection de I'ingénierie et
des procédures de conception a la médecine.

Le squelette et les muscles du corps humain sont considérés par la biomécanique
comme une structure mécanique capable d’endurer des déformations réversibles, ou
dans le cas contraire irréversibles. Elle comporte I'analyse de la démarche humaine et
'étude des contraintes subies par les tissus et les os au cours des fonctions
quotidiennes ainsi que pendant des accidents. L'ingénierie biomécanique s'intéresse
également a la circulation sanguine, aux mécanismes de la respiration, et aux
échanges d'énergie dans l'organisme.

Le domaine d'application s'étend du développement des ceintures de sécurité des
automobiles a la conception et a la fabrication des machines coeur-poumon.

L'ingénierie biomécanique a permis aussi de jeter les bases des études sur les
implants et les membres artificiels. Les protheses totales de la hanche, par exemple,
implantées dans le fémur, ont donné une apparence ainsi qu’'une fonctionnalité proche
de la normale et une mobilité suffisante pour assurer linsertion sociale et
professionnelle des patients.

Dans ce chapitre, nous rappelons les concepts fondamentaux de la biomécanique
des systemes implant-ciment-os, tout en prenant en considération le flux de
chargement et la nature des contraintes qui peut étre engendrée en fonction de la
structure géométrique de chaque composant du systeme.



1.1 Généralités anatomiques

Parmi une multitude d’axes d’application, la biomécanique permet d’analyser le
comportement mécanique des humains en prenant en compte les forces externes, qui
sont des forces qui s'exercent a 'extérieur du corps telles que la pesanteur et le
frottement. Les forces internes sont des forces crées a I'intérieur du corps par I'action
des muscles tirant sur les os.

Une analyse des conditions aux limites est donc nécessaire Celle-ci intervient une
fois le fémur, qui a subli une arthroplastie totale, effectue des mouvements
élémentaires. Ce dernier présente l'articulation proximale du corps humain dans la
vie quotidienne puisqu’il lui permet de se mouvoir et se déplacer. Particuliérement
I'articulation coxo-fémorale qui est 'élément moteur pour les activités journaliéres.
Les mouvements de la hanche sont réalisés par une seule articulation trés emboitée,
appelée I'articulation coxo-fémorale. Cette derniere est une énarthrose qui trouve sa
mobilité suivant trois (3) degrés de liberté dans le coté proximale de la téte fémoral,
soit trois rotations de diftérentes angles. Le genou présente un seul degré de liberté.

1.2 Références anatomiques

Afin d'identifier la position des différentes parties du corps humain dans I'espace (Fig. 1.1),
le systeme anatomique avec les Plan sagittale

notations suivantes, a été utilisé :

Le plan frontal: est celui qui est
parallele au « front ». Il s’agit d’un
plan dressé, qui s'oriente selon la
direction latérale — médiane.

Plan transverse [

Le plan sagittal : cest le plan de la
fleche envoyée par I'archer (du latin
sagitta, fleche). Il sagit donc d'un plan
vertical orienté dans la direction antéro-
postérieure.

Le plan transversal : cest le plan

perpendiculaire aux deux précédents. 11

est donc horizontal et orienté du haut

vers le bas (cranio-caudal).

Figure 1.1 : Plans anatomiques.



1.3 Mécanique de I'articulation coxo-fémorale

Lors des activités quotidiennes, le fémur se met a pivoter sur son axe anatomique.
D'un tel mouvement résultent des rotations remarquées au niveau du bassin. Pendant
I"appui monopodal, le fémur eftectue une rotation interne par rapport au bassin et une
rotation externe a été observée au moment de I'attaque du talon. Ces deux rotations
sont orientées au maximum a six degrés (6°) par rapport au plan de transverse.
Comme le fémur effectue une rotation une abduction/ adduction de 6°, pendant la
phase d’appui, de 0 a 15% du cycle de marche, la hanche fait un mouvement
d’extension de 20° avec la colonne lombaire. Et pendant la phase de passage, la fin du
cycle de marche, le membre oscille et place le pied en avant grace a 25° de flexion de
la hanche.

La hanche est une articulation portante, elle transmet le poids du corps aux
membres inférieurs par l'intermédiaire du col fémoral. L'extrémité supérieure du
fémur a une morphologie et une architecture répartie en fonction des sollicitations
mécaniques, 1l réalise ce qu’on appelle un porte-a-faux. Lorsqu’on veut se représenter
la sollicitation mécanique de la téte fémorale sur le cotyle, on part d'un état
d’équilibre statique ou dynamique du corps présentant les caractéristiques essentielles
du mode de sollicitation en question. Dans cet état d’équilibre du corps, on peut
étudier les forces extérieures et intérieures, moyennant quelques simplifications ; la
téte fémorale est sous contraintes de compression.

1.3.1 Appuis bipodal

Quand le patient repose sur ses deux pieds, 1l va distribuer son poids corporel sur
les deux membres inférieurs symétriquement. La direction de la compression est
verticale, le bassin se repose sur les deux tétes fémorales (Fig. 1.2). Dans ces
conditions, le poids du corps est transmis directement aux deux tétes fémorales. Par
exemple, pour un modele squelettique simple, dont le poids total du corps est de 58,7
kg, la force exercée sur chacune d’elles vaut a peu pres 18,41 kg, ce qui correspond
environ au tiers du poids du corps. Mais pour un modele réel, I'action des muscles
interviennent en créant des moments équivalents atin d’eftectuer 1'équilibre corporel,
de ce fait, ces efforts vont s’additionner aux efforts du propre poids corporel, en effet
sellons les PTH instrumentées, chaque téte fémorale regoit environs 90% du poids
corporel dans cette position.
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Figure 1.2 : Le transfert de la charge durant un appui bipodal.

1.3.2 Appui monopodal

Dans la majorité des activité physiques quotidiennes qui sont reliées aux membres
inférieurs, les patients porteurs des prothéses totales de hanche, se trouvent obligés
de passer par la position de I'appui monopodal, voire des centaines de fois par jour,
cette position I'équilibre est assurée grace a une traction musculaire s'exergant entre
l'os coxal et le témur. Cette action musculaire peut étre assimilée a la contraction du
moyen fessier. Pauwels compare ce systeme a une balance dont le fémur serait la
colonne et le bassin le fléau. Dans ces conditions, le systéme S, composé par
I'ensemble du corps moins la jambe d’appui, est soumis au poids P du systéme S.

Ce poids est appliqué au centre de gravité de la partie du corps supportée par la téte
fémorale, a des forces musculaires M qui empéchent le basculement du bassin vers le
c6té du membre oscillant et a la réaction R de la téte fémorale du membre en appui
sur le cotyle. La résultante des forces du moyen fessier et du poids s’exerce sur la téte
et correspond aux sollicitations mécaniques de la hanche. Cette résultante équivaut a
quatre fois le poids du corps dans les conditions normales et avec absence de toutes
pathologies pouvant interférer avec le systéme.
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Figure 1.3 : L’interaction hanche-fémur durant un appur monopodal.

Ou:

HCR : Le centre de rotation de I'articulation de la hanche.

F¢:: La masse corporelle réduite.

Fu: La force musculaire.

Fr: La force résultante au niveau de 'articulation de la hanche.
de: La distance perpendiculaire entre G5 et HRC.

du: La distance perpendiculaire entre M et HRC.

Sellons la figure la force résultante au niveau de 'articulation de la hanche.se

traduit par I'équation suivante :

Fr= \/FMZ + FGSZ — 2. FM' Fc;s. cosd
et également on peut tirer I'égalité suivante :

Fo _ Fu _ Fos
sind sin@ sinA

avec :

. (Fu .
0 = arcsin (—.sm 6)
Fp

Fp= JFM2+F652—2-FM

2 e
— @ =arcsin F—-smB

« Fge * co0s8
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1.3.3 La répartition des forces agissant sur la téte fémorale

La téte fémoral recoit des forces selon la normale de chaque élément de surface, ces
derniers sont transmises par le pelvis ou vis-vers-¢a, et par conséquent les contraintes
normales, dépendent de l'angle «, en eftet les contraintes seront plus importantes
quand cet angle avoisine 90°, et seront ramenés a zéro dans 1'équateur, les figures 1.4
a et b. Théoriquement, une couche élastique telle que le cartilage articulaire est
capable de répartir les contraintes sur une grande partie de la surface d'appui a une
magnitude presque uniforme (Fig. 1.4 et 1.5).

IJ\,.L\:

"

Figure 1.4 : Détermination de la force normale sur la téte fémorale
a : La décomposition des forces partielles Pt en composantes normales Pin et en composantes tangentielles Pit.
b : La répartition des forces normales sur le cartilage de la téte fémorale.

Cela est particulierement accentué lorsque la téte articulée est un peu plus large
que le houssing de cette articulation et touche d'abord les contours de I'acetablum en
soulageant le sommet de cette liaison [967]. On peut supposer que le rayon de la téte
est légerement supérieure au rayon du cotyle, mais que la double couche de cartilage
compressible est capable de compenser l'incongruité, la figure 1.5 a. En outre, les
contraintes résultantes de la compression du cartilage a la frontiére de la douille
peuvent étre d’autant plus importantes que la contrainte maximale au niveau de cette
articulation (Fig. 1.28 b). La superposition des deux diagrammes : le diagramme de la
charge due aux efforts appliqués sur la téte fémorale (Fig. 1.4 b), et celui de la
compression du cartilage due a I'insertion de la téte fémorale dans le cotyle (Fig. 1.5
a), donne alors une contrainte uniforme sur toute la surface du support (Fig. 1.5 b).



Figure 1.5 : L'mnteraction téte fémorale - cotyle
a: Le dimensionnement de la téte féemorale et du cotyle qui sont cowverts des couches compressibles.
Ch et Cs: Center de la téte et du cotyle respectivement
Rh et rs: Rayon de la téte et du cotyle respectivement
b: La répartition des contraintes durant l'insertion de la téte fémorale dans le cotyle.
Pic: Contraintes normales dues a la compression du cotyle.
Pin: Contrainte normale due au chargement.
Pis: somme de Pin et Pic (uniforme sur toute la zone de contacte).

1.3.4 Les sollicitations induites dans un fémur

La masse corporelle et les puissants muscles agissant sur l'articulation coxo-
fémoral induit de différentes sollicitations dans l'os fémoral (Fig. 1.6). L'état de
contrainte dans une structure similaire a celle de 'os fémorale est illustré, tout en
expliquant l'effet de T'excentricité sur l'apparition des contraintes de traction-
compression engendrées par la flexion, qui sont beaucoup plus importants que celles
de compression dues au poids de la charge.
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Figure 1.6 : Illustration des contraintes de flexion et de compression

dues a une structure un porte—d-ﬁmr.

Les efforts résultants exercés sur la téte fémorale vont affecter le col fémoral en
premier lieux, tout en agissant sur la surface articulaire (Fig. 1.7 a). Sur un fémur
ayant un angle normal entre les deux axes anatomiques du fémur (I'axe du fémur et
celui du col fémoral), 'excentricité de la distribution de contrainte est tellement
importante qu’'on ne peut négliger la contrainte de compression sur I'axe fémoral,



cette contrainte apparue sur le plan neutre est due a I'effort résultant qui va créer
une flexion dominée par la compression (Fig. 1.7 b).

Figure 1.7 : Etat de contrainte sur un col fémorale normal,
a : Détermination graphique de la direction et le nrveau de Ueffort résultant, R.
b : Dustribution des contraintes dans la section médiane du col fémorale.
D:contraintes de compression, R: force de chargement, N:plan neutre, L:contraintes de traction.

1.3.5 La dysplasie de la hanche

La Hanche dysplasique est une malformation ou mauvaise évolution qui atteint
I'articulation coxo-fémorale et qui consiste en une asymétrie plus ou moins
importante de la téte du fémur avec sa cavité cotyloidienne, et souvent en un
relachement du ligament qui les rend solidaires, comme pour certains cas des fémurs
dont I'angle entre les deux axes anatomique de ce dernier est supérieur a la normal, la
direction de l'effort résultant peut coincider avec I'axe anatomique du col (Fig. 1.37).
Sous de telles conditions, le plan neutre va coincider avec le contour supérieur du
fémur.

Figure 1.8: Etat de contrainte sur un col fémoral.

Le niveau des forces musculaires appliquées pour ramener le corps en état d’équilibre
est aussi fortement influencé par la variation de cet angle, la figure 1.8 explique la
variation des forces exercées par les muscles, en fonction de I'angle entre les deux
axes fémoraux, en effet, 'augmentation de cet angle est inversement proportionnel a
la distance entre la direction d’application de la force musculaire et le point
d’application de l'effort résultant dans la téte témorale, ce qui incite le muscle a



augmenter ses eftforts (voir les doubler dans certains cas) pour pouvoir arriver a
créer un moment opposé a celui engendré par le poids corporel (Fig. 1.9).
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Figure 1.9 :L’effort exercé sur la téte femorale dans une dysplasie de la hanche.

Par ailleurs, la surface portante de la hanche dysplasique, la surface portante est
réduite, d’'une part antéro-latéralement par la dysplasie du cotyle et d’autre part, par
la latéralisation de la résultante de la charge du fait de I'effet coxa valga. La position
en varus du col fémoral, fait que le bras de levier du corps est allongé par la
latéralisation de la téte fémorale, qui est produite par I'épaississement de la paroi
médiane du cotyle et par la subluxation de la hanche. Contrairement a la 'effet de
I'angle, 'augmentation de la longueur du col fémoral est proportionnelle a la distance
‘c m" (Fig. 1.10), ce qui converge vers une réduction considérable de Ieffort
musculaire et de 'augmentation de la pression sur le cotyle et par conséquent de
I'arthrose dysplasique typique.

a b

Figure 1.10 : Influence de la longueur de col du fémur
a : équilibre des forces sur une hanche a col fémoral normal.
b : équilibre des forces sur une hanche en cas de coxa valga.



Sur la figure 1.11 est illustré la répartition et le niveau de la pression engendré par
la diminution de la surface articulaire rencontré dans la coxa vara, associée
généralement a une subluxation, cette situation dans les cas réelles a de fortes
chances d’engendrer, elle aussi, une coxarthrose [387]. Cette hanche dysplasique peut
évoluer plus ou moins rapidement vers une arthrose douloureuse et invalidante dans
le cas d’une subluxation.
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Figure 1.11 : Influence de la longueur de col du fémur
a. pression appliquée sur une téte femorale normale.
b. pression appliquée sur une téte fémorale en cas de coxa vara.

1.4 Biomécanique des PTH

La compréhension et la prédiction du comportement mécanique des protheses
totales de hanche durant un chargement dynamique ce base sur la détermination des
forces de contact au niveau de la hanche et des contraintes qui en résultent. Dans la
littérature, naguére, les données des efforts exercés sur la téte fémorale n’étaient pas
précises car ils étaient calculés mathématiquement a partir d'un modele [237, et ceux
des forces musculaires étaient encore plus inexactes, elles étaient extraites d’un
modele analytique musculo-squelettique dans certains travaux, et négligeait I'action
des muscles pour d’autres, en conséquent, les conditions de chargement z vivo étaient
mal-estimées ce qui rend le transfert du chargement entre les diftérents composants,
pendant la simulation numérique, s’effectue d’'une maniere qui ne correspond pas a la
réalité. Jusqu'a ce qu’il apparait un systéme permettant de mesurer les efforts exercés
sur la téte fémorale en temps réel et avec une grande précision, c’est la prothese totale
de hanche instrumentée.



Figure 1.12 : Prothese instrumentée pour mesurer les forces et moments dans une PTH.

En effet, les forces de contact au niveau de la hanche sont recueillies et enregistrées
grace a cet instrument, qui est essentiel pour la définition des exigences en matiere de
conception de protheses articulaires de hanche [207. Le traitement des données qui
peuvent étre transmis par une prothese totale de hanche instrumentée moderne,
permet de déterminer la nature des sollicitations subies par l'os, et les diftérentes
forces, les moments résultants sur les trois axes et la déformation tridimensionnelle
de la prothese ainsi que la température résultante au cours des activités exercées par
les patients (Fig. 1.14)

1.4.1 Les forces transmises par les PTH insermentées
Durant un cycle de marche, la force maximale exercée sur la téte fémorale est un peu
plus supérieur au double de la force exercée par le poids du corps du patient selon les
valeurs des forces mesurées par I'intermédiaire des PTH instrumentées. Les
variations des forces maximales sont largement liées a nature des activités et pour
standardiser les résultats, ils sont donnés en fonction du poids du corps ‘P’, par
exemple : marche lente (3,5km/h) 242 %P, marche normale (3,9km/h) 238 %P,
marche rapide (4,8km/h) 236 %P, montée d’escaliers 251 %P, descente d’escaliers 260
%P, se mettre debout 190 %P, s’asseoir 156 %P, pédaler sur un vélo 67% ainsi que
lors d’une chute 700%. En moyenne, ils ont trouvé que les forces pendant la montée
des escaliers étaient 23% plus importantes que la marche normale. Les variations du






