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Modélisation numérique de I’os mandibulaire appliquée a I’implantologie dentaire et maxillo - faciale

I- INTRODUCTION

La réparation de pertes dentaires, partielles ou totales, est a 1’origine du développement de
nombreuses techniques. Des pertes dentaires peuvent étre la conséquence du vieillissement
parodontal, de traumatismes maxillo-faciaux, ou de gestes chirurgicaux curateurs de cancers.
Elle concerne en France 5 millions de personnes, et représente un probléme majeur de santé
publique.

L’objectif actuel de la recherche clinique doit étre de simplifier ce type de réhabilitation en
limitant les gestes chirurgicaux associés, pour un résultat durable. C’est dans cette voie que
nous tenterons d’établir un modele numérique représentatif des propriétés mécaniques de 1’os
mandibulaire qui serait utilisable dans des situations complexes de réhabilitation dentaire. La
création d’un modele numérique de la biomécanique mandibulaire représenterait une aide en
chirurgie dentaire et maxillo-faciale dans les domaines de I’implantologie, la traumatologie
faciale, la chirurgie orthognatique et réparatrice.

L’élaboration de ce modele passe par une connaissance précise des propriétés biomécaniques
mandibulaires.

Dans la perspective de [’élaboration d’un modéle biomécanique numérique de 1’os
mandibulaire utilisable & terme en santé publique, nous avons retenu comme préalable
I’estimation du module d’élasticité E (module d’Young). La détermination précise du module
d’Young permettra la création d’un modele numérique évaluant la répartition des propriétés
biomécaniques de I’os mandibulaire cortical.

In vivo une approche des lois biomécaniques osseuses mandibulaires est possible par une
évaluation de la quantité d’os par la mesure de la densité minérale osseuse (BMD) par
absorptiométrie biphotonique a rayons X, qui est une densité surfacique moyenne, et ne donne
d’informations ni sur la microarchitecture, ni sur I’hétérogénéité de la minéralisation et encore
moins sur la texture. Il s’en suit des mod¢les analytiques pour la détermination du module
d’Young peu fiables et inexploitables pour notre application.

In vitro les difficultés méthodologiques ont imposé aux travaux déja réalisés une utilisation
d’échantillons standardisés, les lois biomécaniques en découlant s’appliquant a une échelle
microstructurale peu utilisable sur un modele numérique global.

Dans le but de réaliser et d’évaluer un modele par éléments finis permettant a terme

d’optimiser le positionnement d’implants dentaires, nous proposons d’utiliser d’une part des
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Modélisation numérique de I’os mandibulaire appliquée a I’implantologie dentaire et maxillo - faciale

techniques d’imagerie pour acquérir des données représentatives de la structure globale de
I’os et, d’autre part, des tests biomécaniques a partir d’échantillons non standardisés,
représentatifs de 1’échelle que 1’on souhaite modéliser.

Pour la modélisation par éléments finis de la structure corticale de 1’os mandibulaire, nous
tenterons de retenir un module d’¢€lasticité de 1’os cortical estimé indirectement (méthode
d’analyse inverse), en confrontant le Module d”Y oung global obtenu par le modéle numérique
aux valeurs expérimentales déterminées in vitro.

Notre méthode d’analyse a été récemment validée dans 1’étude de Bosisio [BOS 07] sur la
détermination du module d’Young de ’os cortical de la partie distale du radius, celui-ci
permettant la création d’un modele numérique évaluant le risque fracturaire ostéoporotique du
sujet agé.

Nous présenterons ainsi dans une premicre partie, (chapitre II), I’état de I’art de la recherche
sur 1’os cortical tant pour sa caractérisation tissulaire structurale et architecturale, que pour sa
caractérisation mécanique et sa modélisation par ¢éléments finis et en s’orientant
spécifiquement vers 1’os mandibulaire. Par ailleurs nous rappellerons les bases de
I’implantologie dentaire moderne.

La deuxiéme partie de notre travail (chapitre III) sera consacrée a I’identification des
propriétés mécaniques de 1’os mandibulaire, et particuliecrement de la détermination précise de
son module d’Young. Pour cela, nous nous servirons de la méthode d’analyse inverse.

Les résultats de notre identification seront présentés et discutés dans la troisiéme partie
(chapitre IV).

La quatrieme partie (chapitre V) aura pour but la modélisation numérique de 1’os
mandibulaire, grice au logiciel Forge 2005” ainsi que la validation de notre modéle aprés
mise en place d’un implant Basal (Diskimplant™).

La conclusion dégagera les principaux acquis de notre étude en situant les résultats
significatifs par rapport au contexte clinique actuel et en soulignant les aspects restant a

développer.
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II - TISSUS OSSEUX ET IMPLANTS DENTAIRES

Dans une premicre partie, nous allons définir la structure générale de 1’os humaingainsi,que
les différentes étapes de son remodelage fonctionnel, communs a 1’ensemble du tissu 0sseux
de I’organisme.

Puis nous mettrons en place I’anatomie propre de la mandibule ainsi que $es particularités et
notamment les conséquences osseuses de 1’édentation.

Enfin, nous nous intéresserons aux qualités mécaniques du tissu osseux.

En préambule, nous résumerons la problématique actuelle de I’implantologie dentaire.

1 - Implants dentaires

L’implantologie dentaire a pour but de remplacer une/ou plusieurs dents absentes par une
racine artificielle (implant), sur laquelle sera fixéemne couronne dentaire (prothese).

Cette technique de restauration dentaire /fait' suite ‘aux travaux de Branemarck, et a la
connaissance de 1’ostéo intégration du titane [BRA 69].

Depuis 40 ans, un grand nombre de techniques implantaires ont vu le jour, pour permettre

actuellement des restaurations de plus en plus complexes dans des cas toujours plus difficiles.

Grace a ces années de travail et de progres, les implants actuellement sur le marché, bien que
trés nombreux, respectent le caliier des charges in vitro.
Toutefois, en pratique clinique, le choix du matériel utilisé et des modalités précises de mise

en place est souvent aléatoite:

La stabilit¢ dans lestemps etyla durée de fonction d’un implant dentaire dépendent de
nombreux facteurs individuels, et notamment des conditions osseuses locales et générales.
Afin de répondresa ces conditions osseuses variées, différents types d’implants dentaires ont
¢été, et sont encore actucllement en cours de développement.

Quelles que soient leur forme, leur taille, ou leur état de surface, tous sont en titane, et font

I’ objet de,contréles rigoureux.
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Deux types d’implants dentaires sont utilisés en routine :

1- 1 Les implants axiaux (Fig II 1,2,3)

Ce type d’implant, le plus répandu, prend appui dans 1’os cortical et spongieux.

Sur le plan de la forme, il s’apparente a une vis, macro ou microfiletée.

Sa mise en place nécessite une quantité¢ d’os suffisante, en hauteur et en largeur, afin
d’obtenir une bonne stabilité primaire, condition essentielle a 1’ostéo intégration du
titane.

Il est généralement mis en place par vissage aprés un ou plusieurs forages osseux

successifs.

1-2 Les implants a plateau d’assise ou Diskimplant® (Fig II 4,5,6)

Le développement de ce type d’implant fait suite aux travaux initiaux du Dr Jean Marc
Juillet, puis du Dr Gérard Scortecci [JUI 74, SCO 01].

Cet implant est constitué d’un ou plusieurs disques superposés autour d’un axe.

Cet implant autorise un appui multi-cortical, et est ainsi particulierement adapté aux
conditions osseuses difficiles, quantitativement ou qualitativement.

Sa mise en place, par insertion latérale, est possible méme en présence d’une faible

hauteur d’os. Sa stabilité primaire est obtenue par impaction.

En pratique clinique, le choix du nombre et du type d’implant mis en place dans une
situation donnée dépend de ’expérience de 1’opérateur et est soumis a une grande

variabilité.

Une meilleure connaissance de la répartition des contraintes au sein de 1’0s aprés mise
en charge des implants dentaires, pourrait permettre d’en optimiser la forme, le

nombre et le positionnement.
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Figure II.1 Figure 11.4
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Figure 11.2

Figure II : Implants axiaux (1,2,3) et Diskimplants® (4,5,6):
Schéma, mise en place chirurgicale, et aspect radiologique.
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2 - Structure de I’os humain

2 — 1 Introduction

Les os, éléments durs et/ou résistants, constituent la charpente du corps humain en servant de
soutien aux parties molles.

Ces os (au nombre de 206) remplissent différentes fonctions dans le corps humain. Sur le plan
statique, ils donnent au corps sa forme extérieure, soutiennent et protégent les parties molles,
et renferment la moelle hématopoiétique.

Le tissu osseux, comme le tissu cartilagineux, est un « tissu squelettique », tissu conjonctif
spécialisé, caractérisé par la nature solide de la matrice extra cellulaire (MEC). La matrice
osseuse a la particularité de se calcifier, ce qui la rend opaque aux rayons X et permet I'étude
des os par radiographie.

Le squelette a 3 fonctions :

e Fonction mécanique : le tissu osseux est un des tissus les plus résistants de
l'organisme, capable de supporter des contraintes mécaniques, donnant a I'os son role
de soutien du corps et de protection des organes.

e Fonction métabolique : le tissu osseux est un tissu dynamique, constamment remodelé
sous l'effet des pressions mécaniques, entrainant la libération ou le stockage de sels
minéraux, et assurant ainsi dans une large mesure (conjointement avec l'intestin et les
reins) le controle du métabolisme phosphocalcique.

e Fonction hématopoidtique : les os renferment dans leurs espaces médullaires, la
moelle hématopoiétique, dont les cellules souches, a 'origine des 3 lignées de globules
du sang, se trouvent au voisinage des cellules osseuses. Les cellules stromales de la
moelle osseuse fournissent un support structural et fonctionnel aux cellules
hématopoiétiques. Certaines d'entre elles sont des cellules souches multipotentes
susceptibles de se différencier dans de multiples lignages différents (fibroblastes,
chondrocytes, ostéoblastes, adipocytes).

En outre les os détoxifient le corps en éliminant les métaux lourds, tels que le plomb et
I’arsenic, ainsi que d’autres toxines véhiculées par la circulation générale.
Le tissu osseux est constitué¢ d’eau (environ 1/4 du poids de 1’0s), de mati¢res organiques

(environ 1/3 du poids de I’os, dont la majeure partie est représentée par une protéine,
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I’osséine) et de sels inorganiques (le calcium, le phosphore, et le magnésium prédominent,
bien que I’on trouve également du fer, du sodium, du potassium, du chlore et du fluor en
petites quantités). Deux méthodes de classification servent a différencier les os du corps. Le
premier systéme de classification est basé sur I’emplacement anatomique de 1’os (axial ou
appendiculaire), le second sur sa forme (long, court, plat, ou irrégulier).

La mandibule fait partie des quatre-vingt os axiaux qui se répartissent le long de I’axe central,

vertical du corps.

2 — 2 Le tissu osseux

A la coupe, I’os frais présente, de la superficie vers la profondeur (figure I1.7)
- le périoste ;
- T’os cortical ou compact ;

- etl’os spongieux .

a) Structure de I’os cortical (compact)

L’os cortical, dur et dense, constitue la coque externe des os et comprend des ostéons (unité
histo-physiologique constituée par un canalicule vasculaire et les lamelles osseuses
concentriques qui I’entourent) et des lamelles arciformes s’interposant entre les ostéons. L’os
cortical est formé par une association dense d’unités structurales élémentaires (USE)
cylindriques appelés ostéons. L’ostéon est constitué¢ de lamelles concentriques au canal de
Havers. Les ostéons, de structure cylindrique, sont reliés entre eux par des lamelles
interstitielles formées par les restes d’ostéons antérieurs, I’ensemble donnant une structure

compacte, hétérogeéne, anisotrope et viscoélastique.

b) Structure de I’os spongieux (trabéculaire)

L’os spongieux ou trabéculaire, situé surtout dans les épiphyses des os longs, dans les os
courts et les os plats, joue un réle d’amortisseur grace a la moelle emprisonnée dans les
alvéoles. Il est friable et constitué également d’unités structurales élémentaires (USE) figurant
des arches ou des plaques, sortes d’ostéons déroulés a texture lamellaire qui s’accolent les uns
aux autres au niveau des lignes cémentantes pour former une travée (ou trabécule osseuse).

Celles-ci, épaisses de 0,1 a 0,5 mm et de directions variées, délimitent de petites cavités et
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forment une structure alvéolaire. Les parois de celles-ci sont continues sur le sujet jeune mais

se dégradent avec 1’age, se perforant et se réduisant a une structure filaire au stade ultime.

2 —2 -1 Les différentes cellules du tissu osseux

L’os contient différents types de cellules : ostéoblastes, ostéoclastes, ostéocytes et les cellules
bordantes. Les cellules ostéogénes sont des cellules non spécialisées qui proviennent du
mésenchyme.

Les ostéoblastes sont des cellules qui contribuent a la formation de 1’0os mais qui ne peuvent
pas se diviser par mitose.

Les ostéocytes sont des cellules matures qui proviennent des ostéoblastes et sont les cellules
principales du tissu osseux. Comme les ostéoblastes, ils ne présentent aucune possibilité de
mitose. Les ostéoblastes se trouvent a la surface de 1’os mais deviennent des ostéocytes quand
ils sont couverts de matrice. Ces derniers ne sécretent plus de matrice. Alors que les
ostéoblastes produisent d’abord le tissu osseux, les ostéocytes maintiennent les activités
cellulaires quotidiennes de celui-ci, notamment 1’échange des nutriments et des déchets dans
le sang.

Les ostéoclastes sont issus des monocytes en circulation. Ils se posent a la surface de 1’os et
assurent la résorption osseuse (destruction de la matrice) essentiellement dans le
développement, la croissance, le maintien et la réparation de 1’os.

Les cellules bordantes sont des ostéoblastes au repos, susceptibles, s'ils sont sollicités, de
redevenir des ostéoblastes actifs. Elles revétent les surfaces osseuses qui, a un moment donné,
ne sont soumises ni a formation ni a résorption osseuse. Ce sont des cellules aplaties et
allongées, possédant peu d'organites et reliées entre elles et avec les ostéocytes voisins par des

jonctions communicantes.

2 — 2 — 2 La matrice extracellulaire (MEC)

e La matrice organique

La MEC organique est composée de microfibrilles de collagéne I, de protéoglycanes,
d'ostéopontine (reliant 1'hydroxy-apatite aux cellules osseuses), d'ostéonectine (intervenant
dans la minéralisation par son affinité pour le collagéne I et le calcium), d'ostéocalcine

(marqueur des ostéoblastes matures, intervenant dans la minéralisation), de sialoprotéine
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osseuse et de thrombospondine (permettant l'attache des cellules osseuses a la MEC via un
récepteur membranaire de la famille des intégrines). La MEC osseuse contient des cytokines
et facteurs de croissance sécrétés par les ostéoblastes et jouant un role fondamental dans la

régulation du remodelage du tissu osseux et de la minéralisation de la MEC osseuse.

e La phase minérale

Elle est constituée de cristaux d'hydroxy-apatite (phosphate de calcium cristallisé) et de
carbonate de calcium. Ces cristaux sont visibles en microscopie électronique entre les fibres
de collageéne et/ou a l'intérieur de celles-ci, sous la forme de petites aiguilles hexagonales,
denses aux électrons. Les ions Ca™" et PO, situés en surface des cristaux participent & des
échanges rapides avec le liquide interstitiel et donc avec le courant sanguin. L'os, qui contient
98 % du calcium de l'organisme, représente un réservoir de calcium et joue un rdle primordial
dans le métabolisme phosphocalcique. La minéralisation de la MEC osseuse rend compte de

la dureté de I'os.
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2 —2 -3 Le remodelage osseux

En tant que structure adaptée, adaptable et optimisée, I’architecture osseuse est
continuellement régénérée par apposition et résorption locale d’os: c’est le remodelage
osseux. L’os cortical et I’os spongieux sont composés d’unités morphologiques élémentaires
ou BSU (« Basic Structural Units ») qui sont visibles en lumiére polarisée. Ces processus de
formation et de résorption d’os sont couplés et synchronisés par ’intermédiaire de paquets
d’ostéoblastes et d’ostéoclastes couramment appelés unités de remodelage. Chez un adulte en
bonne santé, I’ensemble des taux de résorption et de formation reste constant, permettant la
conservation de la masse osseuse, mais le processus de remaniement n’est pas uniforme.
Chaque année un homme adulte renouvelle 25% de son os trabéculaire et 4% de son os
cortical.

Le remodelage osseux est soumis a deux boucles de régulation :

e Un processus de régulation hormonale ayant pour but de maintenir la concentration de
calcium dans le sang. Elle a pour fonction de choisir & quel moment, et, s’il est
nécessaire de démarrer le remodelage.

e Le second processus dépend des efforts mécaniques agissant sur le squelette. Il vise a
préserver les propriétés mécaniques de 1’os afin qu’il puisse remplir sa fonction de
soutien des tissus mous, et pour cela, choisit I’endroit du remaniement.

Le remodelage osseux est un mécanisme physiologique complexe, qui fait donc intervenir des
cellules, une matrice extracellulaire calcifi¢e et des facteurs systémiques et locaux de
régulation. Ce mécanisme de remaniement permet le renouvellement perpétuel de ce tissu
vivant tout au long de la vie de I’individu. Cette capacité de renouvellement permet aussi a
I’os de se réparer et de s’adapter aux contraintes auxquelles il est continuellement soumis. Au
plan cellulaire, les principaux acteurs de ce remodelage sont les cellules osseuses
(ostéoblastes, ostéocytes et ostéoclastes). Ces cellules subissent I’influence de facteurs
mécaniques, ioniques (Ca, P), systémiques (hormones) et locaux (cytokines, facteurs de
croissance, protéines de la matrice extracellulaire). L’analyse mathématique quantitative des
activités de surface de ’os cortical et trabéculaire, menée par Frost [FRO 69] a permis de

connaitre les différentes phases du cycle de remodelage osseux (Figure I1.8) :
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I) Phase d’Activation : a partir d’une surface osseuse “a 1’état de veille” ou quiescente,
cette phase conduit au recrutement d’ostéoclastes, qui vont “reconnaitre” une surface destinée

a étre résorbée.

IT) Phase de résorption : les ostéoclastes multinucléés adhérent a la surface, forment
des micro-chambres de résorption sous lesquelles la phase minérale est dissoute par

acidification, et la phase organique est mise a nu, puis dégradée par des enzymes spécifiques.

IIT) Phase intermédiaire ou d’inversion : cette phase, aboutit par le biais de cellules
macrophagiques, au “lissage” de la surface résorbée, a la formation de la ligne cémentante.
C’est au cours de cette phase que s’effectue le couplage entre la résorption et la formation, par

transmission du signal inducteur de la formation osseuse.

IV) Phase de Formation : les ostéoblastes sont attirés vers la surface résorbée, ils
adhérent, synthétisent une matrice collagénique qui se minéralise.

V) Phase de quiescence : le tissu osseux revient a “I’état de veille”, jusqu’a la nouvelle
phase de remodelage, dont le déclenchement peut étre d’origine mécanique, systémique ou
local.

La résorption précede toujours la formation osseuse, ces deux processus sont couplés,
et leur régulation est complexe. La balance osseuse qui est a I’équilibre chez I’adulte a
tendance a devenir négative (résorption>apposition), apres la ménopause chez la femme, et

plus tard au cours du vieillissement chez I’homme (ostéoporose).
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Phase quiescente

Cellules bordantes

Ostéoformation Activation
(Reconstruction

Précurseurs mononucléés
des ostéoclastes

Ostéoblastes Oo eAe

Inversion Résorption

Cellules macrophagiques ou
précurseurs ostéoblastiques v

Ostéoclastes

Figure I1.8 : Phases de remodelage osseux [COW 88]

Aprés avoir mis en place la structure générale de 1’os humain, nous allons étudier 1’anatomie
9

de I’0os mandibulaire ainsi que ses spécificités architecturales et fonctionnelles.
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3 - L’os mandibulaire

3 — 1 Anatomie

L'os mandibulaire est un os dont le mode de croissance permet de distinguer différentes sous
unités (Figue 11.9).
e L'unité corporéale ou corps de la mandibule constituée de la symphyse et des branches
horizontales droite et gauche, c’est la partie dentée qui permet I’activité masticatoire.
e ['unité angulaire ou angle de la mandibule.
e ['unité coronoidienne ou apophyse coronoide.

e L'unité condylienne qui participe a l'articulation temporo-mandibulaire

Unité condylienne

Branche montante

Symphyse

Unité coronoidienne

Foramen mentonnier

Unité angulaire

Figure I1.9: Mandibule édentée
L’unité corporéale est constituée d’un os spongieux en position centrale parcourue par le
canal du nerf alvéolaire inférieur et d’un os cortical en périphérie (faisant I’objet de notre

¢tude).
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3 — 2 Résorption mandibulaire corporéale

Le tissu osseux est un tissu vivant, réactif, a la fois sur le plan biologique (homéostasie
minérale), mais aussi sur le plan biomécanique. Au plan physiologique, le tissu osseux
mandibulaire alvéolaire (situé sur 1’unité corporéale dentée: branches horizontales et
symphyse) est soumis aux mémes lois ou principes généraux de remaniement ou du
remodelage que les autres tissus osseux du squelette. I1 y a déja plus d’un siécle, Wolff [WOL
92] avait montré la relation existant entre la fonction d’un os et son organisation
architecturale. Selon les lois de Wolff , réactualisées par Frost [FRO 04], les pressions d’une
intensité moyenne sur le tissu osseux, permettent une bonne conservation de celui-ci, tandis
que des pressions trop intenses ou trop faibles, engendrent une ostéolyse. Il faut également
que les pressions soient non seulement intermittentes, mais que leurs interruptions soient
suffisantes. Enfin, une modification de la vascularisation, par exceés ou par défaut, est
susceptible d’engendrer une ostéolyse et donc €galement une résorption.

Lors d’une diminution de forces masticatoires liée a la perte dentaire, les pressions exercées
sur 1’os mandibulaire deviennent alors trop faibles pour assurer ce remodelage, il s’en suit une

résorption dans le secteur de 1’édentation.
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4 - Bases mécaniques de I’os (cortical et spongieux)

4 — 1 La relation effort/déplacement

Il existe un grand nombre de parametres biomécaniques permettant de caractériser le
comportement mécanique de 1’0s. Le concept central de tous ces parametres est représenté par
la relation entre une charge (Effort) appliquée a la section d’une structure osseuse et le

déplacement induit en réponse a cette charge (Figure 11.10).

Charge de
rupture

Fracture

Effort

Déplacement

»

P
<

Allongement a la rupture

Figure I1.10: Courbe d’effort/déplacement

La pente du domaine élastique de la courbe Effort/Déplacement représente la « raideur
extrinséque » de la structure osseuse (K) ou « raideur expérimentale ». D’autres propriétés
biomécaniques peuvent dériver de cette courbe : la charge de rupture (ou effort a la rupture),
I’énergie a la rupture (U) (représentée par ’aire sous la courbe effort/déplacement) et
I’allongement a la rupture qui représente le déplacement maximum jusqu’a la rupture.

Chacun de ces parameétres de mesure refléte une propriété de ’os [COW 88] :

- laraideur extrinséque est fonction de la minéralisation de I’os ;

- la charge de rupture refléte I’intégrité de la structure osseuse ;
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- D’énergie a la rupture (U) représente une partie de I’énergie nécessaire a endommager
irréversiblement la structure osseuse.

- Cependant, la courbe effort — déplacement dépend également d’autres parametres tels que
la géométrie ou la taille de 1I’échantillon, ou encore le type d’essai mécanique. C’est
pourquoi il est préférable, lorsque 1’on étudie le comportement d’un matériau, de se

ramener a une mesure intrinseque telle que la courbe contrainte/ déformation.

4 — 2 La contrainte/déformation

Quand un corps est soumis a 1’action de forces extérieures, des contraintes s’établissent, par
réaction, a I’intérieur du corps. Aux contraintes sont associées des déformations. Tant que le
comportement du corps se situe dans le domaine élastique (Figure I1.11), les relations existant
entre les contraintes et les déformations sont définies par la théorie de 1’élasticité linéaire des

milieux continus.

o

Contrainte o
(MPa)

v

Domaine Elastique  Domaine inélastique

Déformation € (%)

Figure II.11: Courbe de contrainte/ déformation.
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Les deux principales hypotheses de cette théorie sont :
e que les propriétés du corps sont homogenes et ne varient pas d’un point a 1’autre ;
e qu’elles sont les mémes dans toutes les directions. Cette seconde hypotheése implique
que le milieu est isotrope .
Dans le domaine élastique (Figure II.11), les déformations sont entierement réversibles :
quand les forces sont appliquées sur le corps, celui-ci se déforme, mais retrouve sa forme
initiale quand les sollicitations extérieures sont retirées.

Un corps soumis a deux forces F1 et F2 de valeurs égales mais de signes contraires

(F :|Fl|:|F2|) et dont la ligne d’action passe par I’axe du corps (Figure II.12) est en

compression. Si le corps est coupé (Figure II.12a) par un plan m perpendiculaire a la ligne
d’action de forces, il faut pour le maintenir en équilibre, exercer sur la surface de coupe S une
série de forces dF dont la somme est égale a F' (Figure 11.12b). Dans ces conditions, la section

S délimitée par le plan m est soumise a une contrainte de compression ¢ définie par la

relation :
dF
c=—
das
d’ou :
F = J o dS

Dans le cas d’une compression simple, la valeur de la contrainte ¢ est la méme sur toute la

surface S et I’équation devient alors :

F
c = —
S
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Fy

(a) (b)

F> F

Figure I1.12 a) Corps soumis a une compression simple b) forces s’exercant sur la surface S
coupé selon le plan m perpendiculaire a la ligne d’action des forces F (axe de compression)

Sous I’effet d’une compression simple, I’0s (ou tout autre (bio) matériau) se déforme dans le
sens de la compression. Considérons un échantillon d’os de géométrie parallélépipédique de
cotés u, v et w (Figure I1.13) avec un axe O; parall¢le a 1’axe de sollicitation. Apres la mise en
compression de 1’échantillon, celui-ci est déformé dans les 3 directions (Figure II. 13) dans le
sens O, il y a un déplacement (raccourcissement) dw et, dans les directions O, et O,, des
déplacements (allongement) du et dv.

On appelle déformation ¢ des déplacements relatifs a la longueur initiale. Ainsi :
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Charge en
compression

= A ]
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0 1 ’,I
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X

Figure I1.13 : schématisation de la déformation d’un corps soumis a une charge

En compression simple, méme si les contraintes Oy et 0, (contraintes paralléles a O et a O,)
sont nulles, les déformations &, et &, ne le sont pas ; dans ce cas, les trois déformations sont

lides entre elles par le coefficient de Poisson V :

Si sous I’effet de la contrainte 0. les déformations de 1’élément uvw n’entrainent pas de

changement de volume, le coefficient de Poisson v est égal a 0,5. Par contre pour 1’os
(spongieux ou cortical), le coefficient de Poisson v est inférieur a cette valeur : il est voisin de
0,3, ce qui signifie qu’en compression, ces matériaux diminuent légérement de volume c'est-

a-dire qu’ils sont partiellement compressibles.
La contrainte 0, est proportionnelle a la déformation €, (loi de Hooke), et la constante de

proportionnalité £ est le module d’Young (appelé aussi module d’élasticité) :

Ecole des Mines de Paris- CHU de Nice- Faculté de Médecine de Nice -19-



Modélisation numérique de I’os mandibulaire appliquée a I’implantologie dentaire et maxillo - faciale

La pente de la courbe de contrainte/déformation d’un corps (dans son domaine élastique)
représente donc le module d’Young (Figure I1.11).

Ce module d’Young E sera [’objet central de notre recherche pour 1’0os cortical
mandibulaire. Son unité s’exprime en Pascal (1 Pa= 1N/m?) ou, plus généralement, en
mégaPascal (1 MPa= 10° Pa= IN/mm?).

Le module d’Young représente en fait la rigidité du matériau, qui est fonction de I’intensité

des liaisons qui existent entre les atomes ou les molécules constitutifs d’un matériau.

4 — 3 Anisotropie

L’anisotropie caractérise un corps dont toutes ou une partie des propriétés (mécaniques,
thermiques, ...) sont dépendantes de la direction considérée.

En raison de son hétérogénéité, 1’os est un biomatériau anisotrope, ceci explique que lors
d’essais mécaniques (en compression par exemple), en fonction de la direction de charge
imposée a un échantillon d’os, les courbes contrainte/déformation sont différentes et en
conséquence le module d’Young également. C’est pourquoi il sera particulierement important
lors de nos essais expérimentaux de solliciter 1’os mandibulaire selon la direction

correspondant a 1’axe masticatoire.

4 — 4 Viscoélasticité

L’os est un matériau viscoélastique ; c'est-a-dire qu’il existe une déformation instantanée d’un
¢chantillon d’os lorsqu’on lui applique une contrainte mais également une déformation
différée dans le temps. Les propriétés biomécaniques de 1’os sont ainsi dépendantes du temps.
Ce facteur « temps » aura une importance dans la caractérisation mécanique de 1’os, en
particulier pour les essais mécaniques de fatigue, que nous n’aborderons pas dans le cadre de

ce travail.
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5 - Caractérisation mécanique de I’os

Pour caractériser le comportement mécanique de 1’os et en particulier son module d’Young,
nous devons recourir a des essais mécaniques, les parameétres ainsi identifiés seront utilisables
dans le calcul des résistances du matériau ou permettront d’en apprécier le comportement

apres mise en charge.
5 —1 Essai de compression

L’essai de compression est un essai trés courant de caractérisation mécanique de 1’os cortical
a D’échelle globale. I peut étre non destructif, se limitant au seul domaine élastique et
permettant ainsi de déterminer le module d’élasticité dans différentes directions si la forme de
I’échantillon s’y préte (échantillon cubique difficile a usiner pour 1’os cortical mandibulaire),
ou destructif, et permet ainsi d’obtenir le module d’élasticité et la résistance mécanique pour
une direction de sollicitation. C’est cette méthode expérimentale qui a été choisie pour notre
¢tude et elle sera détaillée dans le troisiéme chapitre.

Notons que le module d’¢lasticité déterminé par un essai mécanique non destructif et celui

mesuré par un essai destructif (a rupture) sont bien corrélés [TUR 93].
5 — 2 Essai de traction

L’essai de traction est 1’essai mécanique (Figure I1.14) qui consiste a soumettre une
éprouvette osseuse a une traction et a mesurer la force résultante, correspondant a
I’allongement Al imposé. Ce type d’essai couramment utilis¢é pour caractériser le
comportement des matériaux métalliques ou polymeres est paradoxalement trés peu utilisé
pour 1’étude du comportement biomécanique de 1’0s.

En effet cet essai exige des conditions relativement strictes quant a la géométrie des
échantillons et la réalisation des liaisons os/machine. Le comportement global de 1’os en
traction est différent de celui en compression : la rupture en traction se traduisant par la
séparation progressive de 1’échantillon en deux parties, peu d’énergie est dissipée et I’os ne
supporte pas en traction de grandes déformations permettant de dégager les lois de

comportement.
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Figure I1.14 : Essai de traction sur un échantillon osseux d’apres Kaneko [KAN 03]

5 — 3 Essai de cisaillement

La réalisation d’essais de cisaillement simple nécessite un usinage spécifique de
I’échantillon : une forme cylindrique présentant une encoche centrale (Figure II1.15). Cet
usinage est tres difficile a obtenir pour de 1’os cortical mandibulaire et n’a été réalisé dans ces
conditions que pour de 1’os spongieux [TUR 93]. Les autres études sur I’humain ont été

réalisées sur de I’os spongieux avec une géométrie simple (parallélépipédique et cylindrique).
<|>F
‘ Echantillon

\
7

Figure 11.15 : Essai de cisaillement (Test losinescu) d’anrés Tuner [TUR 931
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5 — 4 Essai de flexion

Il existe plusieurs types d’essai de flexion. Les deux essais les plus utilisés sont la flexion 3
points et la flexion 4 points (Figure II.16a et b). La flexion « 3 points » est un des essais les
plus couramment utilisés pour la caractérisation du tissu trabéculaire et cortical des os longs
car sa mise en ceuvre est moins délicate que pour les autres méthodes.

La flexion 4 points est moins utilisée car plus difficile a mettre en ceuvre.

Ces essais ont été largement utilisés pour comparer le module d’élasticité de 1’os cortical et
celui du tissu trabéculaire sur des échantillons de créte iliaque.

Notons que des auteurs ont montré [TUR 99] pour ’os cortical un effet d’échelle sur les
résultats obtenus lors de 1’essai de flexion, indiquant des résultats constants a partir d’une

longueur d’échantillon égale a 500 um.

Figure II.16a: Flexion 3 points Figure I1.16b : Flexion 4 points
D’apres Turner [TUR 93]
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5 — 5 Caractérisation ultra-sonore - Microscopie acoustique

Les méthodes ultrasonores appliquées a 1’étude de 1’os apportent différentes informations. Les
ondes ultrasonores en transmission permettent d’évaluer les caractéristiques mécaniques
¢lastiques d’un matériau et des mesures d’atténuation et de célérité sont utilisées cliniquement
pour la caractérisation de 1’os cortical et spongieux [TUR 99]. Dans cette voie, la microscopie
acoustique, basée sur la réflexion des ondes ultrasonores pour un matériau, permet aussi de
caractériser I’os cortical.

La transmission repose sur le principe que les modes purs de propagation des ultrasons dans
les solides correspondent a la propagation d’ondes longitudinales (Figure II.17a) pures
(caractérisées par un mouvement des particules solides paralléle a la direction de propagation
de I’onde), et a la propagation d’ondes transversales pures (Figure I1.17b) (caractérisées par

un mouvement des particules perpendiculaire a la direction de propagation de 1’onde).

a) b)

Figure I1.17 : Propagation d’onde ultrasonore dans un échantillon osseux d’apres
Turner [TUR 99].
a) Propagation d’onde longitudinale,  b) Propagation d’onde transversale

La microscopie acoustique est une technique qui utilise des ondes ultrasonores en réflexion.
Le signal réfléchi dépendant de la densité et des propriétés €lastiques du matériau, son analyse
permet de déterminer le module d’Young du matériau (Figure I1.18).

Katz et Meunier ont développé une technique de microscopie acoustique appliquée a 1’os afin
de déterminer les propriétés élastiques de I’os cortical et du tissu trabéculaire a I’échelle
microscopique [KAT 93]. Un signal acoustique haute fréquence se propage a travers une
lentille cristalline dont la surface concave focalise le signal a travers un liquide couplant (eau
par exemple) sur la surface du matériau analysé. L’onde acoustique réfléchie est convertie en

signal électrique.
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Figure I1.18 : Mesure de vitesse acoustique utilisant un microscope acoustique d’apres Katz et
Meunier [KAT 93].

Lentille

Le coefficient de réflexion R du matériau mesuré est donné par :

2

Zma _Zliq
Zmat +Z

lig

t

Avec :
L : Impédance du matériau analysé¢ en Ohms (€2)

Zliq

: Impédance du liquide couplant en Ohms (€2)

Un balayage de la surface du matériau permet d’obtenir une répartition de Z,,, qui dépend

des propriétés élastiques dans la direction perpendiculaire a la surface d’analyse et de la
densité du matériau analysé.

Deux modes d’émission ultrasonore sont employ€s : le mode « impulsionnel » ou le mode en
« trains d’ondes ». Un transducteur opérant entre 10 et 200 MHz en « impulsionnel » permet
d’obtenir des images acoustiques de résolution comprise entre 30 et 150 um et un
transducteur de 400 MHz utilisé en mode « train d’onde » permet d’obtenir des images de
résolution de 2,5 pm.

L’os cortical a été caractérisé et imagé en mode «impulsionnel » et le spongieux en mode

« trains d’ondes ».
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5 -6 Nano Indentation

Cette méthode consiste a faire une série d’essais de dureté (Vickers) sur une travée osseuse.
Cette technique apporte une mesure tres locale du module élastique avec une résolution de
I’ordre du micron [HOF 06].

L’échantillon testé est déshydraté puis enrobé dans une résine et la surface destinée a
I’indentation est polie. L’indenteur est une pyramide a trois faces et la profondeur
d’indentation est de 1 um environ (Figure I1.19).

En faisant I’hypothése d’un matériau homogene et isotrope, le module d’élasticité est li¢ a la
raideur de contact mesurée lors du déchargement S et a la surface de contact 4 évaluée a partir

de la géométrie de I’indenteur, suivant la relation :

-1

2 l—v2 1—\/.2
S=—p b+ N

Avec E, et V5 le module d’Young et le coefficient de Poisson de 1’os

E, et Vi les mémes quantités pour 1’indenteur
3 est un coefficient dépendant de I’indenteur

A est la surface de contact
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Figure I1.19 : Mesure du module d’Young de I’os cortical a I’échelle de I’ostéon par
nanoindentation (A4 : surface de contact), d’aprés Hofmann [HOF 06].

Cette relation reste valable pour un matériau anisotrope dont on connait les directions
d’orthotropie et si I’essai est réalisé suivant ces directions.
La Figure II. 20 représente une courbe typique obtenue par indentation et a partir de laquelle

le module d’Young de I’os peut étre évalué.
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Figure I1.20 : Schéma d’une courbe typique d’indentation d’aprés Rho [RHO 91] et
Turner [TUR 99]

5 — 7 Essai de fatigue

Cet essai consiste a imposer a une éprouvette une force ou un déplacement périodique : en
général, on soumet I’échantillon a une force ou a un déplacement sinusoidal. D’une facon plus
générale, un essai de fatigue consiste a faire subir au matériau des sollicitations variables dans
le temps de fagon périodique ou aléatoire.

En plus de la mesure du module d’Young en statique, la caractérisation en fatigue des
propriétés mécaniques de I’os cortical, ou spongieux, est importante pour mieux comprendre
les comportements mécaniques et physiologiques normaux en réponse, par exemple, a la mise
en place d’implants dentaires ou orthopédiques. Choi [CHO 90] a ainsi montré en flexion 4
points, que 1’0os spongieux avait une résistance en fatigue significativement supérieure a celle
de I’os cortical.

Des essais de fatigue dynamique existent également, le but de ces essais est de définir
quantitativement la limite d’endurance de 1’os soumis a une sollicitation périodique, c'est-a-
dire I’amplitude maximale qu’il peut supporter indéfiniment, sans rupture apparente.

Des essais de cyclage en contrainte ou déformation, a différentes vitesses, permettent de
déterminer plus rapidement que les essais précédents, les caractéristiques viscoélastiques des

tissus étudiés (modules d’Young et de Coulomb complexes, et le déphasage).
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5 -8 - Interprétation des résultats en fonction de ’essai mécanique

Il est important de signaler qu’en fonction du type d’essai réalisé sur un échantillon osseux,
les modules d’Young obtenus peuvent étre différents. Ceci s’explique principalement par les
propriétés mécaniques de I’os (comme 1’anisotropie) mais également par 1’essai lui-méme.
Dans les méthodes expérimentales de caractérisation, de nombreux parametres influencent la
mesure des propriétés mécaniques ou physiques : les dimensions, les modes de conservation
et de tests des échantillons (température, fluide...), les conditions aux limites des échantillons,
les modes de chargement (statique ou dynamique) et évidemment la précision des moyens de
mesures. Compte tenu d’une plus grande facilité de mise en ceuvre, I’essai de compression
statique est le plus souvent utilis¢é pour la caractérisation mécanique de 1’os cortical
(spongieux également) et D'influence de ces différents facteurs expérimentaux sur les
propriétés mécaniques a largement été étudide.

Le tableau II.1 résume les résultats de plusieurs séries d’études réalisées sur 1’os cortical ; on
peut observer qu’en fonction du type de test réalisé, des écarts du module d’Young peuvent
atteindre 20 GPa pour les extrémes. Il est donc essentiel de définir parfaitement 1’essai
mécanique utilisé dans une étude et d’en connaitre les marges d’erreurs pour permettre une

interprétation fiable des résultats.

Références M¢éthode d’essai E (GPa)
Reilly & al. (1974) Compression 17.1
Keller (1994) Compression 8-20

Turner & al. (1999) Nanolndentation/ 23.4/20.5
Microscopie
Acoustique

Zyss& & al. (1999) Nanolndentation 20.1

Kaneko & al. (2003) Compression 23

Bayraktar & al. (2004) Traction 17.8

Dong & Guo (2004) Traction 16.6

Raum & al. (2005) Microscopie 27.9
Acoustique

Tableau II.1 : Variabilité des modules d’Young de I’os cortical en fonction du type d’essai
mécanique d’apres Bosisio [BOS 07].
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Les différences retrouvées dans ces ¢études sont certainement lies a plusieurs facteurs. En
effet, le type d’os prélevé, 1’age du sujet, le mode de conservation et la taille des éprouvettes
sont autant de facteurs pouvant modifier les résultats et que I’on doit prendre en compte, ainsi

que la précision de mesure des capteurs.
6 - Module d’Young de I’os cortical mandibulaire

Le tableau IL.2 résume les résultats des principales études relevées dans la littérature et
réalisées sur 1’os mandibulaire. Les études ont ét¢é réalisées selon 3 types d’essai mécanique
(compression, flexion 3 points et méthode acoustique) sur des échantillons d’os mandibulaire

standardisés . En fonction des études I’anisotropie était prise en compte ou non.

Références Méthode Usinage/Site/ statut Os N Ec Es(MPa)
d’essai dentaire échantillons/  (GPa) Min-Max
N cadavres Min-
Max
Nakajima & al Compression Standard/ mandibule/ C _ 1,5-15
(1984) Isotropique édenté
Tamatsu & al Flexion (3- Standard/ mandibule/ C -/4 12,6-21
(1996) points) denté
Anisotropique
Hara & al (1998) Flexion (3- Standard/ mandibule/ C -/20 5,4-17,8
points) denté
Anisotropique
Misch & al (1999)  Compression Standard/ mandibule/ S 76/9 _ 3,5-240
Isotropique denté and édenté
Scwartz-Dabney &  Acoustique Standard/ mandibule/ C 31/10 10- 29,9
Dechow (2003) Anisotropique  denté
Lettry & al (2003) Flexion (3- Standard/ mandibule/ C 140/28 4,7-16
points) édenté
Anisotropique
Stoppie & al (2006) Compression Standard/ mandibule et C/S  24/8 _ 22-950
Isotropique maxillaire/
édenté

Tableau I1.2 : Répartition des modules d’Young de I’os mandibulaire selon les études.
C: Cortical

C/S : Cortical et spongieux (trabéculaire)

E.: Module d’Young de I’os cortical

Es: Module d’Young de I’os spongieux (trabéculaire)
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Les résultats des modules d’Young obtenus a partir de ces études sont trés divergents avec des
extrémes de 1,5 a 29,8 GPa.

C’est la variabilité des résultats de ces études de référence qui nous ont incité a proposer une
nouvelle étude du module d’Young de 1’os cortical mandibulaire selon une méthodologie

distincte.

7 — Limites des méthodes d’identification classiques

Comme nous 1’avons vu dans les pages précédentes, la plupart des méthodes présentées
requicrent le recours a des échantillons normalisés (forme, taille).

En effet, les essais mécaniques présentés permettent tous d’obtenir une courbe effort —
déplacement. Or, pour évaluer le module d’Young, il est nécessaire de se ramener a une
courbe contrainte — déformation. Le passage de la mesure de I’effort a une contrainte et du
déplacement a une déformation ne peut se faire par formule analytique que pour des
géométries d’échantillon simples et parfaitement définies.

Par conséquent les échantillons ainsi testés nécessitent un « usinage » standard pour obtenir
cette géométrie. Ceci impose une difficulté méthodologique car pour obtenir des échantillons
d’os « standardisés » (en particulier mandibulaire), leur taille doit étre réduite et ne permet pas
I’étude d’un module d’Young a 1’échelle d’un modele numérique applicable en implantologie
dentaire.

Comme nous le verrons dans le chapitre III, la méthode d’analyse inverse est une méthode
d’identification du comportement biomécanique applicable méme a des échantillons non
standardisés et basée sur la comparaison de courbes résultant d’un essai mécanique et de
celles obtenues par simulation numérique de ce méme essai a I’aide d’un logiciel éléments
finis. L’intérét principal est donc de se soustraire de tout usinage standard et de permettre
ainsi une analyse des lois de comportement biomécanique de 1’os a partir d’échantillons de

géométries et de tailles variables.
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8 - Modélisation par éléments finis : principes

La méthode des ¢léments finis (M.E.F) , utilisée depuis une trentaine d’années, est appliquée
a la modélisation des propriétés mécaniques des biomatériaux a partir de leur structure depuis
quinze ans environ.

En utilisant essentiellement les résultats de 1’analyse d’images 2D (histomorphométrie) ou 3D
(par tomographie, micro tomographie ou imagerie par résonance magnétique) et les essais de
caractérisation in vitro de 1’os cortical, la modélisation par éléments finis permet
indirectement d’estimer les propriétés mécaniques du tissu osseux, en particulier cortical.

La méthode des ¢léments finis permet d’obtenir une approximation des solutions d’équations
d’équilibre de corps solides déformables soumis a des sollicitations d’origines diverses.

Les quantités mécaniques (déplacements, déformations, contraintes) liées a 1’équilibre des
solides et satisfaisant aux lois de la physique sont ainsi calculées en certains points du solide
modélisé.

L’échantillon d’étude devient alors une structure découpée en un nombre fini de sous-
ensembles appelés éléments. Ces €léments sont constitués d’un nombre finis de points appelés
«nceuds ». Les éléments sont interconnectés par les nceuds, généralement situés au milieu ou
aux sommets des arches constituant les éléments. (Figure I1.21), formant ainsi « le maillage »
de la structure initiale.

Les calculs mathématiques sont effectués uniquement aux nceuds. Apreés avoir calculé
I’équilibre de chaque élément, 1’équilibre global du solide, sous un chargement donné, est
approché en sommant les contributions de chaque élément et en tenant compte des conditions
aux limites qui lui sont imposées.

Dans le domaine médical, pour 1’étude par éléments finis de biomatériaux, ce maillage est
réalisé a partir d’images radiologiques (Scanner, IRM) a I’aide d’un logiciel de segmentation
manuelle ou automatique en 3D, puis exporté vers le logiciel éléments finis ; le maillage peut
étre constitué d’une grande quantité d’éléments, ce qui augmente la précision de la simulation
mais allonge considérablement la durée de calcul (Figure 11.22 a et b, I1.23, 11 .24).

Les principaux logiciels d’analyse par éléments finis de biomatériaux relevés dans la
littérature sont ABAQUS®, ANSYS®’ et COSMOS®. Ce sont des logiciels éléments finis
généralistes qui traitent d’un trés grand nombre d’applications en mécanique des solides, et

qui ont été utilisés par plusieurs auteurs pour la modélisation biomécanique.
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Il existe plusieurs types d’éléments pour les systetmes de modélisation en 3D : I’élément

hexaédrique (brique) a 8 nceuds et 1’élément tétraédrique a 4 nceuds par exemple.

Neeud
Neeud
/'r ---------------- Face
Elément hexaédrique a 8 nceuds Elément tétraédrique a 4 nceuds

Figure I1.21: Exemple de deux géométries 3D d’éléments utilisés pour la méthode des
¢léments finis

(a) (b) | (©)

Figure 11.22 : Modélisation 3D par éléments finis de I’os cortical du Radius (d’apres
Bosisio [BOS 07]).

a) Imagerie : coupe tomodensitométrique de 1’échantillon

b) échantillon

¢) modéle en éléments finis hexaédriques (logiciel ANSYS®)
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Figure 11.23 : Maillage obtenu a partir de I’imagerie médicale (d’aprés S. Kleiven
[KLE 02])

(A) (B) (©

(D) (E)
Figure 11.24 : Exemple de maillage de mandibule permettant I’étude d’un mod¢le
¢léments finis avec le logiciel Cosmos DesignStar [ICH 06]
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La simulation 3D par éléments finis d’un matériau nécessite notamment de connaitre la loi de
comportement biomécanique propre au matériau que 1’on cherche a modéliser. Ainsi pour une
analyse numérique de I’os, le module d’Young et le coefficient de Poisson sont des
parametres « a renseigner » avant chaque simulation.

Apres la résolution numérique effectuée par le solveur du logiciel, les résultats sont exploités
de fagon qualitative et quantitative sous forme d’isovaleurs (champs de couleurs) variant en
fonction de la variable observée (contraintes, déformations, vecteurs de déplacement etc.)
(Figures I1.25 et 11.26). Les résultats sont exploités également de fagon quantitative a partir de
données chiffrées (par exemple 1’évolution de ’effort en fonction du déplacement), elles

mémes exploitables sous forme de courbes.

P d
i

Figure I1.25 : Simulation numérique de la mise en charge d’un implant dentaire par un logiciel

¢léments finis (COSMOS®). Répartition des contraintes sur I’implant (a) et sur 1’os

mandibulaire (b) d’apreés Sevimay [SEV 05]
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1 1.25e+001
8.33e+000
4.17e+000
1.84e-011

R Premolar R Canine  Midline
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Figure 11.26: Analyse qualitative (champs de couleurs) et quantitative (courbe) des résultats
(champs de von Mises) obtenus a partir du calcul d’un logiciel éléments finis (d’apres 1. Ichim
et al.) évaluant la répartition des contraintes mandibulaires lors de la mastication [ICH 06]

Le tableau II.3 montre I’écart des valeurs de module d’Young de I’os cortical mandibulaire

définie dans les logiciels d’analyse par ¢éléments finis en fonction des auteurs et de leurs

références. Encore une fois la valeur du module d’Young n’est pas consensuelle et a motivé

en conséquence la premicre étape de notre travail,

qui consiste a déterminer une valeur du

module d’Young représentative des échantillons étudiés.
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Auteurs Ecortical Espongieux Logiciel Référence
(GPa) (GPa)
Holmgren EP et al. (1998) 15 1,5 0,3 ANSYS® Cowin SC [COW 89]
(2D)
Lin CL et al. (2003) 3,43 - 0,3 ANSYS® Carter etal. [ CAR 77]
(2D)
Lang LA et al. (2003) 9,5 6 0,3 ABAQUS® Rho et al. [RHO 93]
Nagasao T (2002) 15 1,5 0,33 (C) ANSYS® Nakajima K et al. (1984)
0,3 (S) Tamatsu et al. (1994)
Mellal A et al. (2004) 15 1 0,3 - -
Eskitascioglu G etal. (2004) 13,7 1,37 0,3 COSMOS® Meijer et al. (1992)
Siitpideler M et al. (2004) 15 1,5 0,3 AB AQUS® -
Sevimay M et al. (2005) 13,7 1,37 0,3 COSMOS® Meijer et al. (1992)
Tie Y et al. (2006) 15 1,5 0,33 (C) ANSYS® Nagasao T et al. [NAG 02]
0,3 (S)
I. Ichim et al. (2006) 14,7 0,49 0,3 COSMOS® O’Brien (1997)
Yang J et al. (2007) 14 3 0,3 ANSYS® Rho et al. (1993)

Tableau I1.3 : Valeur du module d’Young de I’os mandibulaire (cortical et spongieux)
renseignée dans les logiciels éléments finis selon les auteurs (et leur référence)

Ecorticat : Module d”Young de 1’os cortical

Egpongicux : Module d’Young de I’os spongieux

V . coefficient de Poisson

C : Cortical
S : Spongieux
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9 - Bilan sur les propriétés mécaniques de 1’os mandibulaire

La rigidité est une propriété biomécanique fondamentale de I’os. Cette rigidité est représentée
sur le plan mathématique et mécanique par le module d’élasticité ou module d’Young qui
permet de relier les contraintes aux déformations.

Comme nous avons pu le voir au travers de cette étude bibliographique, il existe de nombreux
essais mécaniques permettant de caractériser le module d’Young d’un matériau. Cependant,
de par son hétérogénéité, sa microstructure, et son anisotropie, ces essais sont souvent bien
plus délicats a réaliser sur I’0s. Suivant 1’échelle a laquelle on se place, les résultats obtenus
peuvent étre bien différents.

Pour réaliser des simulations numériques prédictives en implantologie dentaire, il nous
semble important de nous placer a une échelle plus macroscopique. Nous nous intéresserons
plus particuli¢rement a l’os cortical, tout en étant conscients qu’a une échelle plus
microscopique, cet os cortical est constitué de microporosités pouvant contenir de 1’os
spongieux. C’est bien le comportement mécanique homogénéisé de cet os cortical a I’échelle
macroscopique qui nous sera utile pour la modélisation d’implants dans I’os mandibulaire.

La méthode d’identification des propriétés mécaniques par analyse inverse représente la
technique idéale pour atteindre cet objectif, notamment parce qu’elle permet de travailler sur

des échantillons non standardisés.
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III- IDENTIFICATION DES PROPRIETES
MECANIQUES DE L’OS MANDIBULAIRE

1 - Introduction

L’objectif essentiel de ce travail est d’optimiser le positionnement des implants dentaires par
une meilleure connaissance des contraintes, notamment en fonction, a I’aide d’un mod¢le
numérique mandibulaire permettant d’en évaluer, en pré opératoire, le nombre et la position
idéale.

Pour cela, il est dans un premier temps nécessaire de connaitre précisément les propriétés
mécaniques de 1’os mandibulaire.

En effet, une grande disparité ressort des résultats de la littérature, comme nous avons pu le
voir dans le chapitre précédent.

Dans le but de déterminer ces propriétés, indispensables a la modélisation numérique, nous
pratiquerons des essais mécaniques sur de I’os mandibulaire humain et nous utiliserons la

méthode d’analyse inverse.

Deux axes principaux de recherche ont été explorés dans cette premiére partie du travail
portant sur la caractérisation architecturale et mécanique d’échantillons d’os cortical
mandibulaire :

e [’exploitation d’images de tomodensitométrie d’os mandibulaire qui rend compte de
I’architecture en 3D propre a chaque piéce et permet de modéliser par éléments finis
les échantillons traités.

e La caractérisation mécanique d’échantillons d’os cortical a 1’aide d’essais mécaniques
(compression).

Dans un premier temps est présenté le matériel utilisé. Puis nous décrirons les méthodes

mathématiques et numériques d’analyse des résultats.
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2 - Identification des paramétres rhéologiques par analyse inverse

de I’essai mécanique

L’analyse inverse consiste a modéliser 1’essai mécanique expérimental et a modifier
itérativement les données d’entrée de la simulation numérique (module d’Young dans notre
cas) jusqu'a ce que les observables numériques et expérimentales (courbes force —
déplacement dans notre cas) soient superposées (Figure II1.1).

Pour cela, les conditions opératoires doivent étre strictement superposables, notamment dans
le positionnement de 1’éprouvette.

Dans le but de pouvoir comparer et optimiser 1’ensemble de ces éléments, chaque étape a fait
I’objet de photos et de films, permettant une comparaison a tout instant de 1’essai mécanique
et de la simulation numérique.

Une fois les conditions opératoires établies et reproduites sur le plan numérique, les
parametres rhéologiques doivent étre définis.

Une fois ces parametres définis, la simulation était lancée a 1’aide d’un gestionnaire de calculs
du logiciel FORGE 2005”. La simulation de chaque échantillon s’effectuait en modifiant le
module d’Young jusqu’a obtenir la superposition des domaines élastiques des courbes
numérique et expérimentale. Le dernier module d’Young minimisant I’écart entre les courbes

expérimentales et calculées, était celui retenu pour 1I’échantillon.
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Préparation de
I’échantillon

A 4

Scanner de 1I’échantillon

A

y

Essai mécanique
en compression

Génération d’un modele
3D en éléments finis
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Courbe expérimentale Simulati ;111 méri
Effort (N)/Déplacement (mm) ulation numerique
A
Y
.. Nouvelle
»( Superposition %, estimation
des NON
courbes
OUI
A 4
E (MPa)

Figure III. 1 : Méthodologie de I’étude : Les essais mécaniques sont menés parallelement. Le
module d’Young est modifié jusqu’a 1’obtention de la superposition des courbes.
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3 - Approche expérimentale

3 -1 Technique de prélévement

Les échantillons d’os mandibulaire ont été prélevés sur des cadavres frais (conservés a -
20°C) a I’institut d’Anatomie Normale de la facult¢ de Médecine de Nice (Université de Nice
Sophia-Antipolis, France). Chaque mandibule a été prélevée sans les tissus mous ; des
¢chantillons d’os cortico-spongieux d’environ 20 mm ont été obtenus par des sections a 1’aide
d’une fraise Lindemann montée sur un moteur, sous un sérum salé (9%,) afin de limiter au
maximum I’endommagement par échauffement, chaque mandibule prélevée était ainsi divisée
en 4 a 6 échantillons (figure II1.2).

Chaque picce était évidée (suppression de son os spongieux) a 1’aide d’une fraise a pan
toujours sous un sérum salé (9%o). Ainsi, nous obtenons des pieces d’os cortical
mandibulaire. Puisque notre but a terme est de créer un modele numérique simulant la
répartition des contraintes de 1’os par la charge d’implants dentaires, nous avons choisi I’étude
de la portion dentée de la mandibule et donc de la symphyse et des branches horizontales.

Ces échantillons d’os étaient conservés dans une glaciere durant leur transfert, avant leur
passage au scanner et avant leur test mécanique.

Au total, 15 mandibules ont été prélevées donnant 72 échantillons. Chaque échantillon était
identifié par deux lettres : « S » pour le n° de la mandibule prélevé et « P » pour le n° de la
piece. Deux radius ont été également prélevés sur deux cadavres distincts, afin de comparer
les modules d’Young identifiés a I’aide de notre méthodologie a ceux publiés par Bosisio

[BOS 07] sur I’os cortical de radius et ainsi de valider notre approche.

Le laboratoire d’ Anatomie Normale de la Faculté de médecine de Nice est conforme aux lois
bioéthiques du 29 juillet 1994 relatives au respect du corps humain. Les prélevements
d’échantillons d’os sont effectués dans le respect des regles éthiques et de sécurité et ont fait
I’objet d’un accord préalable du responsable du laboratoire (Professeur P. Baqué) apres

I’examen du projet.
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Figure II1.2 : a) Dissection sous périostée stricte de la mandibule
b) Division de la symphyse et des branches horizontales
c¢) Chaque échantillon est dépourvu de I’os spongieux
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3 — 2 Imagerie et génération du maillage

Des coupes tomodensitométriques ont été réalisées (Scanner General Electric® LightSpeed
VCT, France) pour chaque échantillon (Figure III.3). Les images au format numérique
DICOM de chaque série ont été réalisées selon un axe perpendiculaire a 1’os avec une
épaisseur de 600 um et un espacement de 300 um (voltage : 120kV ; ampérage : 80mAs).

L’acquisition scannographique était effectuée dans le service de radiologie centrale du
Professeur Padovani situ¢ a I’Hopital Pasteur du CHU de Nice. Un protocole d’acquisition
numérique a été spécifiquement mis en place pour I’os mandibulaire par le Dr Charles

Raffaelli (Radiologue et Praticien Hospitalier au CHU de Nice).

A

Figure III. 3 : Tomodensitométrie de 1’échantillon

Les séries d’images scannographiques ont été¢ exportées vers un logiciel de segmentation
automatique 3D (Amira 3D™) compatible avec le format DICOM de I’imagerie médicale pour
créer une géométrie de chaque spécimen en trois dimensions. Une opération numérique de
triangulation permet d’obtenir un maillage surfacique dans un premier temps, puis une
seconde opération permet de réaliser le maillage volumique avec des éléments tétraédriques
(Figure. I11.4). Le modele 3D maillé était enregistré dans un format « .unv » compatible avec
le logiciel de simulation par éléments finis Forge 2005®.

La taille « numérique » de chaque échantillon était comparée a sa taille réelle afin d’¢éliminer

toute erreur susceptible d’apparaitre au cours des processus d’importation/exportation.
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3 — 3 Les essais expérimentaux

Conformément a 1’étude bibliographique précédente, notre choix s’est porté sur des essais de
compression. Les machines et protocoles expérimentaux utilisés sont discutés dans le chapitre
suivant.

Les essais expérimentaux ont été réalisés dans une salle dédiée aux essais mécaniques du

CEMEF. La température ambiante était de 20°C.

4 Approche numérique

Le logiciel de simulation numérique d’essai en compression utilisé a ét¢é FORGE 2005"
développé au CEMEF et commercialisé par Transvalor®.

Ce logiciel est un logiciel éléments finis permettant de modéliser la déformation des
matériaux en 2 ou 3 dimensions. Les éléments utilisés sont de type triangulaire (2D) ou
tétraédriques (3D). Le logiciel est basé sur une formulation vitesse-pression. La vitesse et la
pression sont linéaires par élément, et un terme bulle relatif a la vitesse est ajouté au centre
des éléments (éléments de type P1+/P1).

Le logiciel Forge 2005° posséde également un remailleur automatique lui permettant de
générer un nouveau maillage de bonne qualité lorsque les éléments du précédent maillage ont
dégénéré.

Enfin, Forge 2005® permet la gestion du contact multidomaine et multimatériaux. Cette
caractéristique est particuliecrement importante pour modéliser les problemes que nous
souhaitons aborder en implantologie dentaire.

Le pré processeur (GL Pre) du logiciel permet I’entrée de tous les parametres nécessaires a la
simulation (Figure I11.9 a&b).

Deux outils non déformables supposés représenter les mors de la machine ont été prédéfinis :
le support de I’échantillon (outil inférieur) et la presse (outil supérieur) pour reproduire 1’essai
de compression. La géométrie des deux objets était identique et définie de fagon a étre plus
large que les échantillons testés : il s’agissait d’un parallélépipede avec un maillage surfacique
simple d’environ 4000 éléments. Nous avons choisi un frottement fort pour 1’outil supérieur et
inférieur. Ce parametre doit étre défini au plus proche de la réalité car il risque de modifier
considérablement la courbe numérique d’effort/déplacement; en effet, un contact glissant

aura tendance a diminuer la pente de la courbe et a I’inverse un contact collant ’augmente.
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Une analyse de sensibilité a été effectuée entre des valeurs du coefficient de Coulomb de 0,2
et 0,4. Aucune différence significative n’a été observée sur les courbes force — déplacement.
Pour la suite de notre étude, nous avons choisi un coefficient de 0,4, qui correspond le mieux
a ’interface os — outil que nous avons utilisé.

Le frottement fort choisi correspond a un coefficient de Coulomb de 0,4.

La propriété de I’outil supérieur était une presse de type hydraulique.

Chaque échantillon a été importé dans un format de maillage au format «.unv », un nouveau
maillage fin surfacique et volumique était réalisé & I’aide de Forge 2005", on obtenait alors un
format «.may» adapté a la simulation.

Nous avons choisi un comportement biomécanique des matériaux de type « isotrope
homogene et élastique pur » avec un coefficient de Poisson (V) constant et égal a 0,3

conformément a 1’unique valeur trouvée dans la littérature. Le module d’Young était
arbitrairement de 5000 MPa et modifi¢ a chaque nouvelle simulation afin d’obtenir une

courbe  force-déplacement  superposable a celle obtenue  expérimentalement.

Comparaison des courbes expérimentale et numérique S11P5

1000
900 |
800 |
700 1 Exp:S11P5
= 600 - —a—N: 5000 MPa
2 —e—N: 3500 MPa
400 4 — = N: 3000 MPa
300 |
200 |
100 -
0 T T T T
0 0,2 0,4 0,6 0,8 1

Déplacement (mm)

Exp : Courbe expérimentale
N : Courbes numériques obtenues pour différentes valeurs du module d’Young

Figure II1.10 : Superposition du domaine ¢élastique des courbes expérimentale et
numériques pour un module d’Young de 3000 MPa (Echantillon S11P5).
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Le fichier d’échange thermique était défini comme adiabatique de fagon a ce qu’aucune
quantité de chaleur ne soit échangée avec le milieu extérieur en simulation.

La simulation était définie par différents parametres, le but étant de modéliser au plus pres les
essais mécaniques effectués en laboratoire :

e La hauteur d’incrément de stockage était de 0,01 mm.

e La température ambiante était de 20,00°C (égale aux conditions expérimentales).

e La course de la presse était initialement de 1 mm puis réduite a 0,8 mm car
I’endommagement expérimental apparaissait pour des allongements inférieurs a cette
distance ; ceci permet d’écourter significativement le temps de calcul.

Chaque échantillon était positionné sur 1’outil inférieur par gravité et 1’outil supérieur était
appliqué a 1’échantillon testé par un calage simple. La position de 1’échantillon lors de la
simulation était identique a celle de 1’essai expérimental grace aux photos prises lors de

I’essai de compression (Figure I11.11 a et b).
5 Méthodes d’analyse des résultats

5 — 1 Analyse mathématique

La comparaison des courbes a été limitée aux domaines élastiques communs des courbes
numérique et expérimentale d’un échantillon. A 1’analyse qualitative des courbes (Figure
I11.10) qui permet de les comparer les unes aux autres et ainsi d’estimer une valeur optimale
du module d’Young, s’ajoute une analyse quantitative nécessaire pour évaluer précisément
I’écart entre les deux courbes.

Une formule mathématique calculant « I’écart au sens des moindres carrés » évalue cette
erreur. Le résultat s’exprimant en « % » d’erreur. Pour chaque échantillon la superposition des
courbes s’effectuait jusqu’a obtenir un pourcentage d’erreur suffisamment faible, en moyenne

inférieur a 0,5%.

Z (F sim _ F exp )2
0 =
”{9’ Z F :xp

FW = Force simulée

F’exp = Force expérimentale
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5 — 2 Analyse numérique

Le post processeur du logiciel Forge 2005 (GL Viewlnova) permet une visualisation de la
mod¢élisation de 1’essai. Plusieurs variables peuvent étre observées :

- le contact entre les différents objets modélisés (os et outils) ;

- la répartition des contraintes au sein 1’échantillon ;

- les champs de contraintes de von Mises (Figure I11.12a) ;

- les champs de déplacement (Figures 111.13 & 14).

Cette analyse numérique a permis de comparer la répartition des contraintes au sein de
I’échantillon lors de la simulation et I’apparition de la zone d’endommagement lors de I’essai
mécanique (Figure II1.12b).

Pour un méme déplacement, nous avons comparé 1’apparition des contraintes maximales sur
le post processeur et I’endommagement expérimental de 1’échantillon. Leur apparition
simultanée valide la loi de comportement de I’échantillon, et ainsi la modélisation d’un point
de vue global (positionnement, répartition des déformations et des contraintes dans

1I’échantillon au cours de 1’essai).
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Figure I11.8 : Interface du logiciel ViewLab®
a) Enregistrement de la Force en (N) en fonction du temps
b) Enregistrement du déplacement (mm) en fonction du temps
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Figure II1.9 a & b : Interface du pré processeur de Forge 3 (GL Pre) ; mise en données
des calculs.
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Figure III.11 : Respect des conditions opératoires lors de la simulation :
Positionnement identique dans le pré-processeur numérique (a) et expérimental (b)

a
)Figure [1.12 : a) Endommagement expérimental
b) Répartition des contraintes fournies par le post processeur GL Viewlnova.

Figure II1.13 : Visualisation des champs
de déplacement par le post processeur GL
Viewlnova

Figure II1.14 : Visualisation des vecteurs
de déplacement par le post processeur GL
Viewlnova
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IV RESULTATS DE LA CARACTERISATION
MECANIQUE

1 Observations générales

Quinze mandibules ont été prélevées au cours des 2 étapes successives de nos recherches, les
échantillons issus des six premicres ont été testés sur la machine Zwick® et par conséquent
ont été¢ exclus de I’étude du fait des raisons évoquées précédemment. Neuf mandibules
prélevées sur 5 femmes et 4 hommes (dge moyen de 79,55 ans) ont été fractionnées en 47
¢chantillons, qui ont été testés avec la seconde machine d’essai Instron®. Des erreurs de
manipulation expérimentale sur 4 échantillons (S7P2, S7P4, S8P1, S8P3) ont rendu les courbes
expérimentales inexploitables pour [I’analyse inverse et un défaut d’acquisition
tomodensitométrique sur 2 échantillons (S9P5, S10P3) n’a pas permis le maillage numérique
rendant impossible la simulation par éléments finis. Au total 41 échantillons ont fait 1’objet
d’une analyse inverse dont les résultats sont interprétables (Tableau IV.1).

Deux radius, prélevés sur deux cadavres distincts (75 et 96 ans) ont été testés pour valider

notre seconde machine d’essai en comparant nos résultats a ceux issus de la littérature.

n mandibules n Sexe Age (moyenne n échantillons
+ écart type)
Total 15 9F, 6H 82 +6,3 76
Retenus 9 5F, 4H 79,55+ 6,5 41

Tableau IV 1 : Nombre d’échantillons prélevés/ retenus pour I’analyse des résultats.

2 Premiére série d’essais : machine Zwick®.

La machine pour les essais expérimentaux était initialement une machine de traction (Zwick™)
dont les mors ont été adaptés pour réaliser des tests en compression mais choisie également
pour ses possibilités d’adaptation a d’autres types d’essais tels que les essais de flexion. La
machine était composée d’un support métallique avec un repére pour la mise en place de

I’échantillon et une presse métallique reliée a un capteur de force de deux kN (Figure 1V.2).
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L’acquisition des données s’est faite a I’aide du logiciel TestXpert®, la force standard (N) et la
course (mm) de la presse ont été les entrées retenues pour cette acquisition. Au début du test
une pré-charge de 2 N a été appliquée afin d’obtenir un calage initial de 1’échantillon.
Arbitrairement, nous avons choisi de tester les échantillons de chaque mandibule dans une
direction donnée Y ou X d’un référentiel cartésien orthonormé (Figure IV.3).

Ces deux directions de sollicitation ont été choisies car celles-ci se rapprochent au mieux des
contraintes physiologiques de I’occlusion et de la force soumise par les muscles masticateurs.
Chaque échantillon était alors sollicité en compression jusqu’a I’endommagement. Des photos
de I’échantillon étaient prises avant 1’essai pour que celui-ci puisse étre positionné exactement
de la méme facon lors de la modélisation numérique de 1’essai.

Apres une analyse des résultats des modules d’Young (E) des 29 premiers échantillons
prélevés sur six mandibules, ceux-ci sont apparus incohérents.

Les valeurs retrouvées étaient trés ¢loignées des valeurs de ’os cortical publiées. Elles
s’approchent plus des valeurs de matériaux comme les polymeres (plastiques inertes,
caoutchoucs etc.) dont la rigidité est normalement largement inférieure a celle de 1’os cortical.
En fait, pour chaque échantillon testé, la pente du domaine élastique de chaque courbe
expérimentale était trés basse, les modules d’Young résultant de la superposition des courbes
expérimentales et numériques, ¢taient alors en moyenne proche de 500 MPa (Tableau IV.2).
Ultérieurement, plusieurs tests de la machine Zwick® ont permis de révéler une source
d’erreur. Il existait en effet une déformation importante du bati de la machine lors du test
(démontrée par des tests a vide). Malgré la grande différence de rigidité entre 1’échantillon
d’os et la machine en acier, il s’est avéré que le déplacement enregistré était non seulement
celui lié¢ a la déformation de la piece osseuse mais également celui lié a la déformation de la
machine.

Le déplacement enregistré était ainsi surestimé pour un effort donné ce qui avait pour effet de
diminuer la pente du domaine élastique de la courbe expérimentale (Figure I'V.1).

Cette méthode de mesure de la déformation axiale est appelée « méthode globale ». Cette
méthode généralement réalisée indirectement par le capteur de déplacement de la machine
d’essai, enregistre la déformation de I’échantillon mais aussi celle des différentes picces
constitutives du montage utilisé (le bati), induisant une raideur parasite. Suivant la raideur du
montage et des échantillons testés, 1’erreur réalisée sur la mesure de la déformation est plus ou
moins importante. Linde et al [LIN 93] ont mis en évidence une erreur de 30% sur le calcul de

la déformation de compression de 1’échantillon sur une machine de type Instron® 4302.
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Cette erreur de mesure nous a ainsi conduit non seulement au changement de la machine
d’essai Zwick® mais également a ajouter a notre nouveau montage un capteur LVDT. Cette
nouvelle méthode de mesure est appelée « méthode directe » ; cette solution consiste a placer
un extensomeétre sur les colonnes du montage, le plus prés possible de 1’échantillon. Ce
capteur ne mesure alors que le déplacement des mors entre lesquels 1’échantillon est placé (in
extenso la déformation de 1’échantillon) lors de la compression. D’apres la méme étude, Linde
et al. [LIN 93] ont démontré que I’erreur dans les mémes conditions d’essai, serait alors
réduite a 3%.

Par conséquent, nous avons décidé d’exclure de notre étude les résultats issus de cette

premicre étape.

Machine Zwick®

r\ Machine Instron®

avec extensomeétre

Effort (N)

> Déplacement (mm)

Domaine élastique ~ Domaine inélastique

Figure IV.1 : Mise en évidence de la diminution de la pente du domaine élastique
de la courbe expérimentale liée a la surestimation du déplacement par la machine
7wick®
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Capteur de force de 2 kN

Presse métallique

Support inférieur
métallique

Figure IV.2 : Machine d’essai Zwick”™

b)

¥

E'I

Figure IV.3 : Directions des
forces appliquées selon x (a) et

: y (b)
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Figure IV.4 : Machine d’essai “Instron® 1121 avec extensométre de type
LVDT

A

Figure IV.5 : Principe de fonctionnement du capteur LVDT
D= Déplacement enregistré par le LVDT correspondant a la déformation de
I’échantillon

%

%
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Es, Es; Es; Es, Es;s Ese
Py 700 - 1100 300 700 700
P, 500 700 - 500 1000 400
P; 300 400 900 300 500 900
Py - 400 900 300 500 900
Ps 500 900 300 400 400
Emoy 500 500 950 340 620 660
Emoy tSD 595 +206

Tableau IV.2 : Valeurs du module d’Young £ (MPa) d’os mandibulaire identifiées lors de la
premiere série d’essais.(machine Zwick®).

- : erreur de manipulation expérimentale

S : Sujet
P : Echantillon

3 Seconde série d’essais : machine Instron®

La nouvelle machine de test choisie est I’Instron” 1121 ; ¢’est une machine de compression
pneumatique fonctionnant sur les mémes principes que la Zwick® ; le capteur de force était de
10 kN. Nous y avons adjoint un extensometre de type LVDT (Linear Variable Differential
Transformer). Cet appareil est un capteur électrique actif (inductif) de déplacements linéaires
et permet ainsi la mesure du déplacement créé par la seule déformation de la piece (Figures
IV.4 & 1V.5) sans prendre en compte la déformation du bati de la machine. L’utilisation de
cet appareil, astucieusement placé entre les deux mors de la machine, permet d’accroitre
considérablement la précision de la mesure du déplacement, qui est de 1I’ordre du micron.
Avant chaque test, un calage de 1’échantillon s’effectuait par I’application d’une pré charge
d’environ 10 N.

L’acquisition des données s’effectuait & ’aide du logiciel ViewLab®. L’interface de ce
logiciel permet de visualiser a la fois le déplacement du LVDT et I’effort enregistré par le
capteur de force.

L’utilisation d’un tableur (Excel®) a permis 1’exploitation des données (Effort/Déplacement
du LVDT) et ainsi 1’obtention des courbes expérimentales.

Au total, au cours de cette deuxiéme étape 46 pieces issues de 9 mandibules ont été testées.
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Le tableau IV.2 transcrit les valeurs des modules d’Young déterminées par ’analyse inverse
de chaque échantillon de chaque sujet. Les valeurs moyennes oscillent entre 2000 MPa (S7) et
4333,3 MPa (S8) (Figure IV 6).

L’écart final au sens des moindres carrés entre les courbes expérimentales et les courbes
simulées a 1’aide du module d’Young identifié est en moyenne inférieur a 0,5% a ’exception
des échantillons S11 et S14 pour lesquels il est 1égerement plus élevé (respectivement 0,7% et
1,18%). La marge d’erreur ainsi calculée est suffisamment faible pour conclure a une

détermination fiable du module d”Young par méthode inverse.

Es; Esg Eso Esio  Esii Esi, Esi; Esi4 Esis

P, 2000) - 35000)  2000() 4000 (x) 4500 (x) 2000 (x) 4000 () 3000 ()
P2 - 5000 (x) 3000 (x) 2000 (x) 4000 (x) 3000 (x) 2000 (x) 3500 (v) 2000 (v)
P3 2000 (x) - 3000 (v) - 4500 (x) 3000 (x) 2500 (x) 3000 (x) 3000 (v)
P, ; 4000()  3000(%)  2000() 4000 (x) 3000 (x) 2000 (x) 2500 (x) 3000 ()
P 20000)  4000(4) - 30006) 3000 () 2500 (x) 2500 (x) 3000 (x) 2000 (x)
P 2000 (x)
Max 2000 5000 3500 3000 4500 4500 2500 4000 3000
Min 2000 4000 3000 2000 3000 2500 2000 2500 2000
Ervoy

2000 43333 3125 2250 3900 3200 2200 3200 2600
&#SD) () (577.3)  (250) (500)  (547,7) (758,2) (273.8) (570,08 (547,7)

total
E,... 2080

(£SD) (794)

E" 2893,9
moy (684,9)

(+SD)

Emoy 3214,2

(+sD)  (6988)

Tableau IV.3 : Valeurs du module d’Young £ (MPa) d’os mandibulaire identifiées lors de la
seconde série d’essais .( machine Instron®)

Eonoy: Valeur moyenne de E pour chaque sujet S : Sujet ‘
P : Echantillon
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E™ : Valeur moyenne total de E

moy

E’ :Moyenne pour les essais suivant I’axe vertical y

moy
(x) : compression suivant I’axe x, (y) : compression suivant ’axe y

E" :Moyenne pour les essais suivant 1’axe horizontale x

moy

+ SD: Ecart type

- : erreur de manipulation expérimentale

S7 Ss S9 S10 S11 S12 S13 S14 S15
P, 0,06 - 0,10 0,07 0,05 0,06 0,13 0,09 0,24
P - 0,50 0,04 0,07 1,38 0,01 0,13 4,12 0,05
P; 0,29 - 0,03 - 0,15 0,05 2,11 0,53 0,42
P, - 0,23 0,24 0,34 1,75 0,15 0,05 0,77 0,37
Ps 0,04 0,08 - 0,04 0,14 0,32 0,22 0,41 0,48
Pg 0.14

Moy 0,13 0,27 0,10 0,13 0,70 0,11 0,53 1,18 0,312

Tableau IV.4 : Calcul de I’écart final au sens des moindres carrés (%) pour les valeurs du
module d’Young d’os mandibulaire identifiées.

S : Sujet

P : Echantillon
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Figure IV.6 : Répartition des valeurs moyennes de module d’Young d’os mandibulaire

Tests sur les radius

Les résultats du module d’Young des radius / et 2 sont respectivement de 15000 et 10000
MPa, le premier module (Radius /) est semblable aux moyennes retrouvées par Bosisio [BOS
07], alors que le second (Radius 2) est sous estimé (Tableau IV.5). Cependant, I’dge
particulierement élevé du sujet (96 ans), peut expliquer en partie ce résultat. Quoi qu’il en
soit, 1’évaluation de D’erreur par le calcul de I’écart au sens des moindres carrés est
respectivement de 0,33 % et 0,16 %, comme pour l’os cortical mandibulaire. Ces

pourcentages d’erreur sont suffisamment faibles pour valider les résultats.

Radius 1 (75 ans) Radius 2 (96 ans)
E (MPa) 15000 10000
% erreur 0.33 0.16

Tableau IV.5 : Module d’Young des radius /&2
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4 Comparaison des logiciels d’analyse par éléments finis :

FORGE® /ABAQUS®

De maniere a valider le modele numérique obtenu avec FORGE 2005®, une modélisation a
¢galement été réalisée a 1’aide du logiciel ABAQUS® sur I’échantillon S7P1. En effet,
I’analyse inverse n’a d’intérét que si le modele direct (le logiciel qui simule [’essai
mécanique) est validé et robuste. La figure IV.7 montre une bonne correspondance entre les
courbes obtenues par ABAQUS® et FORGE 2005®, ce qui nous conforte sur la validité du

modéle.

Simulation numérique S7P1a 2000 MPa

500
450 - ’ 2
400 | /:‘,»
— 350 - 4 ’,o"
-

300 A
»;0"‘ — -&— - N Abaqus: S7P1 MPa

250 1 ! :,ﬂ —e— N Forge :S7P1 hori MPa
200 -

150 go"‘

100 ~

50 - yo?
> aeaet®®”

0 0,1 0,2 0,3 0,4
Déplacement (mm)

KN

Effort (N)

Figure IV.7 : Comparaison des courbes numériques de S7P1 (module d’Young égal a
2000 MPa) issues des simulations par les logiciels ABAQUS® et FORGE®.
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S Analyse par le post-processeur

Trois cas d’analyse des résultats du calcul par le post processeur de FORGE 2005®
(GLviewlnova) sont exposés ci-dessous et montrent une simulation numérique fidele de
I’essai expérimental. Ce post processeur permet une visualisation de la bonne corrélation
entre la répartition des champs de contrainte maximum sur la simulation numérique et la zone
d’apparition de I’endommagement observée expérimentalement (Cas n°1 figure IV. 8 et IV. 9,
cas n°2 figure. IV. 10-11-12, cas n°3 figure. IV. 13-14-15). On notera également une bonne
corrélation numérique et expérimentale du mouvement de I’échantillon (Cas n°3 figure.
IV.14). Ce mouvement correspond en fait, au calage de I’échantillon avant la charge en
compression. Cependant ces résultats difficilement quantifiables doivent étre interprétés avec
certaines précautions.

Les zones de contraintes maximales correspondent aux zones de 1’échantillon qui sont les plus
fortement sollicitées. C’est dans ces zones qu’apparaitront les premiers mécanismes
d’endommagement et de microfissuration. Une analyse et une modélisation de ces
phénomenes seraient trop complexes et n’ont donc pas été¢ abordées dans ce travail. Cette
modélisation nous permet malgré tout d’identifier correctement les zones probables de

rupture, et de valider la méthodologie utilisée.
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Cas n° 1: S11P2

el
Cma ! B4 krpage_s o]

Figure IV.8 : Position initiale de Si11P2 expérimental (a) et numérique (b), absence de
de contraintes (G = 0 MPa)

-
Cma ! [ krguage_s_Fodder]

Figure IV.9 : Compression et corrélation entre les zones d’endommagement
expérimental de S11P2 (a) et des zones d’apparition des champs de contraintes

maximales (b, ¢) avec Omax = 30 MPa.
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Cas n° 2 : S1s5P2

Figure IV.10 : Position initiale de S15P2 expérimentale (a) et numérique (b), absence de
contraintes (0 = 0 MPa)

a) b

Figure IV.11 : Début de compression, apparition de la déformation expérimentale de
I’échantillon (fleche) sans endommagement visible (a), champ de déformation

numérique identique ; apparition de champs de contraintes initialement faibles Omax T
36MPa (b) l

Figure IV.12 : Fin de compression, apparition simultanée de I’endommagement

expérimental (a) et des champs de contraintes maximum (b, ¢) avec Omax = 60 MPa

Ecole des Mines de Paris- CHU de Nice- Faculté de Médecine de Nice -64-



Modélisation numérique de I’os mandibulaire appliquée a I’implantologie dentaire et maxillo - faciale

Cas n° 3 : Radius 1

Figure V.14 : Bonne corrélation expérimentale (a) et numérique (b) du mouvement de
rotation horaire de 1’échantillon.

l

Figure IV.15 : Compression et apparition simultanée de I’endommagement

expérimental (a) et des champs de contraintes maximum (b) avec Omax = 300 MPa
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6 Conclusion

Le but de cette premiere partie du travail était d’identifier les propriétés mécaniques de 1’os
majoritairement cortical mandibulaire par une méthode originale de caractérisation mécanique
des biomatériaux : « I’analyse inverse ». Cette méthode, utilisée depuis plus de vingt ans pour
la caractérisation mécanique des matériaux, a été plus récemment appliquée aux biomatériaux.
Aucune ¢tude dans la littérature n’a été relevée sur 1’identification des lois de comportement
de I’os mandibulaire par une méthode inverse et seule 1’étude de Bosisio [BOS 07] utilise
cette méthode pour I’identification du module d’Young de I’os cortical du radius. William et
al. [WIL 82] ont tenté d’introduire ce concept pour 1’identification de I’os trabéculaire de tibia
humain, mais la modélisation était plane et les modules d’élasticité retrouvés par cette
méthode étaient sous estimés par rapport aux données de la littérature. L’évolution des
moyens numériques permet aujourd’hui de réaliser des modeles représentant fidelement la
géométrie réelle. Van Reitbergen et al. [RIE 95] ont ainsi construit des modeles
d’échantillons de tissu spongieux de tibia humain et identifié le comportement mécanique de
I’0s spongieux par méthode inverse avec des valeurs superposables a celles de la littérature.
Récemment, ces mémes auteurs ont montré que cette méthode inverse, associée aux nouvelles
techniques d’imagerie telles que I’IRM sur calcanéum, pouvait contrdler les changements (in
vivo) des propriétés mécaniques de I’os pendant des tests cliniques a long terme pour évaluer
I’efficacité de traitements contre I’ostéoporose.

Dans ce qui suit, nous tentons d’interpréter les résultats issus de la seconde série d’essais ;
nous comparons d’abord les modules d’Young de 1’os cortical des radius retrouvés dans notre
étude a 1I’étude de référence de Bosisio et al. Puis nous comparons nos résultats de module
d’¢élasticité de 1’os cortical mandibulaire aux données actuelles de la littérature et analysons

enfin les principaux facteurs pouvant influencer la détermination du module d’Young.
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V - DISCUSSION

1 Validation méthodologique

Les résultats des tests réalisés avec la machine Instron®, sur les deux radius issus de sujets
différents, retrouvent des modules d’Young respectivement de 15 GPa et 10 GPa. Ces
résultats sont inférieurs aux résultats moyens de 1’étude de Bosisio [BOS 07] qui étaient de 16
GPa. 11 est difficile de conclure car seulement deux radius ont été testés. Cependant une
différence liée au protocole expérimental peut expliquer cette sous estimation ; en effet les
essais de compression ¢taient réalisés dans 1’étude de Bosisio sur des échantillons positionnés
en milieu confiné, c'est-a-dire que les parois latérales de chaque échantillon étaient
maintenues par des supports métalliques, la force exercée pour obtenir le méme niveau de
déformation était par conséquent largement supérieure. Linde et al. [LIN 93] ont démontré
que dans ce type d’essai en compression confinée, le module d’Young de I’os était surestimé
en moyenne de 22% par rapport a un essai de compression « classique ».

En tout cas, les tests réalisés sur les radius avec la machine d’essai de la seconde étape de
notre étude ne remettent pas en cause 1’interprétation de nos résultats ; en effet la valeur des
modules d’Young des radius déterminés lors de la seconde étape s’approche des valeurs
validées par Bosisio et al. en tenant compte de la différence méthodologique.

Par ailleurs, rappelons que la superposition des deux courbes numériques résultantes de la
simulation de S7P1 avec deux logiciels éléments finis différents (ABAQUS®/FORGE®)
selon les mémes conditions aux limites aboutissent aux mémes résultats. Cela valide
également notre approche numérique ainsi que la méthodologie d’analyse inverse que nous

avons mise en place.

2 Interprétation des résultats analysés par le post processeur
(GLviewInova)

L’analyse décrite précédemment de différentes variables résultant de la simulation a ’aide du
post processeur nous conforte dans notre méthodologie, mais il est indispensable de prendre
quelques précautions dans I’interprétation de ces résultats. Tout d’abord, la reproduction
fidele lors de la simulation du calage expérimental des échantillons (Figures IV. 13 — 14 - 15)
démontre que les coefficients de frottement choisis dans nos conditions aux limites sont

corrects.
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La déformation expérimentale des échantillons, avant leur endommagement, est également
bien corrélée a la déformation numérique (figures IV. 10 — 11 — 12). Cette corrélation traduit
la cohérence des lois de comportement de 1’échantillon testé expérimentalement et
numériquement et ainsi la bonne approximation du module d’Young déterminé par analyse
inverse.

Cependant 1’analyse de la répartition des champs de contraintes (sous forme d’isovaleurs) est
a manipuler avec précautions. En effet, il ne faut pas oublier que la superposition des courbes
(effort/déplacement) numérique et expérimentale, s’effectue dans le domaine élastique et
donc avant tout endommagement de la piece. La simulation numérique ne prend pas en
compte 1’endommagement. Par conséquent, une fois le début de I’endommagement
expérimental apparu pour un déplacement donné, la répartition des contraintes maximales
observées pour le méme déplacement, n’est plus interprétable. Le post processeur permet
seulement, grace a la visualisation d’isovaleurs maximales, de prédire la zone du « premier »

endommagement.

3 Facteurs pouvant influencer la détermination du module
d’Young

La valeur moyenne du module d’Young de I’ensemble des échantillons testés au cours de
notre travail est de 2980 MPa (1£794). Cette valeur moyenne est largement inférieure aux
données de la littérature présentées dans le chapitre 2. Une comparaison des moyens
méthodologiques entre les études de 1’os cortical et spongieux a permis de dégager plusieurs
facteurs influant sur la détermination du module d’Young dans notre étude et les études de

références.
3-1 Le site de prélévement

Tout d’abord, les études de Hara [HAR 98] et Schwartz-Dabney [SCH 03] ont inclus des
¢chantillons prélevés au niveau des branches montantes de la mandibule. L’os de 'unité
corporéale (symphyse et branches horizontale) et 1’os des branches montantes sont
parfaitement distincts et subissent des contraintes biomécaniques complétement différentes.
Les valeurs du module d’Young déterminées dans 1’étude de Schwartz-Dabney a partir des
échantillons issus des branches montantes, sont plus élevées que pour 'unité corporéale.

Notons que 1’étude de Hara n’a testé que des échantillons prélevés sur la branche montante.
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Le site de prélevement des échantillons est donc le premier facteur pouvant influer sur la

détermination du module d’Young.

3-2 L’essai mécanique

Deuxiemement, le type d’essai confiné décrit ci-dessus permet de pallier a une notion
indispensable a I’interprétation de nos résultats : « la perte de continuité ».

La découpe de nos échantillons entraine inévitablement une perte de continuité du réseau
osseux cortical et une certaine dégradation locale de celui-ci (effets de bords). En
conséquence, les travées osseuses au contact de la surface du plateau de compression vont
avoir tendance a se déformer plus qu’une structure intacte. La combinaison de I’hétérogénéité
de la déformation due aux frottements a ’interface et des effets de bord entraine une sous-
estimation en moyenne de 20% selon Linde [LIN 89].

L’idée des essais en compression confinée est donc de pallier a cette perte de continuité des
bords de 1’échantillon, mais les outils métalliques qui confinent I’os sont extrémement rigides
et ont tendance a surestimer le module d’Young.

Cette perte de continuité, observée dans les essais en compression, serait donc a 1’origine
d’une sous estimation dans la détermination du module d’Young, erreur minimisée dans notre

¢tude du fait de la grande taille des échantillons testés.

3-3 L’age des cadavres et leur statut dentaire

L’age des cadavres issus de notre étude est en moyenne de 79,55 ans : cette moyenne est
largement supérieure a celle des études de références. En effet, ’age moyen des cadavres des
études est respectivement de 64 ans [RIC 88], 55ans [STO 83] et Hara et al [HAR 98] ont
méme inclus des enfants (sans préciser 1’dge moyen).

Le vieillissement osseux mandibulaire se traduit par des modifications histologiques : 1’0s
sénescent est caractérisé par de nombreuses zones de résorption, par un élargissement de la
lumicre des systemes haversiens pour ’os cortical et une diminution du volume des
trabécules pour 1’0s spongieux ; il existe alors une véritable ostéoporose mandibulaire. Ces
modifications multifactorielles (surexpression de tumor necrosis factor (TNF), diminution des
forces, raréfaction vasculaire etc.) sont, en plus, accentuées chez la femme en raison de son

statut hormonal. Ces modifications structurales ont évidement des conséquences sur le
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comportement biomécanique de 1’0os. Ces conséquences ont fait I’objet d’une étude de
Zioupos et Currey [ZIO 98], qui ont établi, sur 1’os cortical fémoral, une corrélation entre la

diminution du module d’Young et I’augmentation de 1’age.

Le statut dentaire implique également des modifications de la biomécanique osseuse
mandibulaire. En effet, I’édentation, qui diminue les sollicitations masticatoires sur 1’0s, est
responsable a la fois de la résorption osseuse mais également de cette ostéoporose
mandibulaire.

Signalons que les études sur 1’os cortical mandibulaire retrouvant des valeurs élevées
[HAMO6], [RIC 88] de module d’Young sont réalisées a partir d’échantillons osseux prélevés
sur des mandibules enticrement dentées. Or nos échantillons sont issus de mandibules
édentées. L’os testé dans notre étude est ainsi plus « poreux » et par conséquent le module

d’Young est plus faible.
3-4 La porosité de I’os

La porosité (P) d’un échantillon d’os (cortical ou spongieux) peut étre mathématiquement

calculée [SCH 88] en connaissant la densité¢ apparente (D) et la densité réelle de

I”échantillon (Prelre) :

P = (1 — pi}
préel/e

avec .
en g/cm’
p = Masse d'os déhydraté
P Volume total de I'échantillon
M 3
p réelle = ﬁp eau cn g/cm

M, masse de I’échantillon déshydraté dans ’air (g)
M,, masse de 1’échantillon dans I’eau (g)

Peau, Masse volumique de I’eau

Ecole des Mines de Paris- CHU de Nice- Faculté de Médecine de Nice -70-



Modélisation numérique de I’os mandibulaire appliquée a I’implantologie dentaire et maxillo - faciale

La corrélation linéaire croissante entre le module d’Young d’un échantillon d’os et sa densité
apparente étant clairement établie [CAR78], il en découle également une corrélation inverse
entre la porosité (P) et le module d’Young [COW 01].

Notons que sur le plan numérique, cette porosité pourrait étre a 1’origine d’une autre source de
sous-estimation du module d’Young. En effet la méthode inverse nécessite une modélisation
structurale au plus proche de la réalité, c'est-a-dire que le volume et 1’architecture osseuse (le
maillage surfacique et volumique) de 1’échantillon « testé expérimentalement » et celui testé
« numériquement » doivent étre identiques. Cependant la sensibilité de l’imagerie par
tomodensitométrie ne permet pas de détailler précisément cette porosité. Par conséquent, la
quantité de matiere (maillée en éléments finis) de nos échantillons simulés pour lesquels on
attribue un module d’Young est supérieure a celle des échantillons testés expérimentalement.
La pente de la courbe numérique des échantillons « mal » modélisés serait ainsi plus élevée
que celle des mémes échantillons modélisés plus finement par I’imagerie puisque pour la
méme déformation on aura une force appliquée supérieure de 1’échantillon « mal caractérisé »
dont le volume est surévalué.

Pour identifier correctement le module d’Young de 1’os cortical par analyse inverse, il est
nécessaire que la géométrie numérique maillée par éléments finis ne corresponde qu’a de 1’os
cortical. Or, la précision du scanner utilisé n’est pas suffisante pour faire apparaitre les micro
alvéoles d’os spongieux appartenant a 1’os cortical. Dans notre approche, nous
n’identifions donc pas le comportement de I’os cortical mais plutét un comportement
homogénéisé d’os cortical comportant quelques alvéoles d’os spongieux.

Il s’agit cependant de la bonne méthodologie, puisque c’est de ce comportement mécanique
dont nous aurons besoin lorsque nous modéliserons une mandibule avec un implant.

Il s’en suit une sous-estimation du module d’Young de I’os cortical lors de la superposition
des courbes numériques et expérimentales (Figure V.1).

Drailleurs, 1’0s spongieux qui a une architecture trabéculaire (et non compacte comme 1’0s
cortical), fait ’objet dans le domaine expérimental actuel, d’'une modélisation architecturale
en 3D par une imagerie par micro tomographie (LCT) (disponible a la recherche), dont la
précision (de ’ordre de 10 micrometres [SUT 04]) est largement supérieure a la tomographie
médicale. Le maillage des échantillons modélisés par pCT (Figure V. 2) permet d’affiner la

simulation du comportement de 1’os trabéculaire par les logiciels éléments finis [ESK 04].
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Cooper et al [COO 07] ont récemment décrit et quantifié par microtomographie les
modifications structurales en 3D et 1’évolution de la porosité de 1’os cortical (fémoral) lié au
vieillissement.

La figure V.3 illustre la différence de précision sur deux coupes trés proches, 1’'une acquise
par tomographie médicale classique (V.3a) et ’autre par microtomographie expérimentale
(V.3b). La porosité de 1’os cortical apparait trés nettement lors de 1’acquisition par la micro
tomographie, alors qu’elle n’est pas visualisée par la tomographie médicale standard.

Les moyens d’imagerie tomographique a trés haute résolution (LCT) permettent donc de
réaliser des images de résolution suffisante in vitro pour distinguer cette ostéoporose et donc
de la modéliser par éléments finis. Cette distinction ainsi modélisée, permettrait d’affiner la
simulation par les logiciels éléments finis. L’approximation de la valeur du module d’Young
de I’os purement cortical déterminée par notre méthode inverse serait ainsi plus proche de sa

valeur réelle.

__Courbe numérique de I’échantillon maillé

S - a partir d’une imagerie a haute résolution
e S (nCT)
i -.Courbe numérique de I’échantillon maillé
i a partir d’une imagerie médicale classique
Y
= P Courbe expérimentale
o 7
o
L 7
7
7
/

v

Dépnlacement (mm)

Figure V.1 : Sous-estimation du module d’Young liée au défaut de caractérisation
architecturale de 1’échantillon
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a) b)

Figure V.2 : a) Modélisation des trabécules de 1’0s spongieux par microtomographie
(LCT)  b) Maillage volumique en éléments finis d’apres Follet [FOL 07]
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Figure V.3 : a) Tomographie de SsP3 b) Micro-tomographie de SsP3
La porosité de I’os cortical apparait nettement sur la micro-tomographie (réalisée a
I’INSA Lyon) [SAL 03, DUC 08]
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3-5 L’état d’hydratation

Les échantillons d’os testés dans notre travail, et dans toutes les études de 1’os cortical
mandibulaire citées, sont déshydratés. Cet état de déshydratation est un facteur
supplémentaire qui influe sur la détermination du module d’Young. La valeur du module
d’Young est majorée d’environ 15% sur I’os sec, et d’apres Linde [LIN 93], cette valeur est
majorée de 30% sur I’os trabéculaire (lié a 1’effet hydraulique de la moelle présente dans le
tissu trabéculaire qui diminue la rigidité de 1’0s).

Par conséquent, pour que les conditions de test se rapprochent au plus des conditions
existantes in vivo, il est préférable selon Turner [TUR 93], de tester I’os hydraté.

Nos résultats pourraient ainsi €tre surestimés par 1’état d’hydratation in vitro, mais également

les résultats des études de référence.

3-6 La température de ’essai

La température ambiante de la salle ou ont été réalisés les essais expérimentaux était de 20°C
et donc tres inférieure aux conditions in vivo. Comme pour la plupart des matériaux
biologiques, les propriétés mécaniques de 1’os sont dépendantes de la température
environnante. L’os étant un matériau viscoélastique, il est important de prendre en compte la
température dans les essais mécaniques.

Pour une mesure exacte des propriétés mécaniques de 1’os, les échantillons devraient étre
testés a 37°C, ce qui n’est pas aisé a réaliser expérimentalement. Aucune étude sur 1’os
cortical mandibulaire ou les échantillons sont testés a 37°C n’a été identifice.

Cependant la variation des caractéristiques mécaniques de 1’os compact, en fonction de la
température, est négligeable pour les tests statiques [BON 68, CAR 76], ce qui est le cas pour
notre étude et les études de référence [HAR 98, LET 03, NAK 84, SCH 03, TAM 96].

La température in vitro n’est donc pas un facteur influant sur la détermination du module
d’Young dans notre étude.

Par contre, il est indispensable de prendre en considération ce facteur thermique pour des
essais dépendants du temps : 1’0os compact testé a température ambiante supporte deux fois

plus de cycles de chargement jusqu’a la rupture que I’os testé a 37°C [CAR 76].
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3-7 Le mode de conservation

Les corps sur lesquels ont été prélevés les échantillons d’os cortical mandibulaire testés dans
notre étude sont conservés a -20°C. Cette température permet une conservation optimum post-
mortem des tissus comme [’0os. Mais cette congélation qui induit des modifications
microscopiques (cristallisation intracellulaire etc.), n’est-elle pas un facteur influant sur la
détermination du module d’Young par modification des propriétés biomécaniques ?

Plusieurs auteurs [HAM 96, LIN 93, SED 66, SUT 04] ont recherché des modifications des
propriétés biomécaniques de I’os induit par la congélation, et aucune des études n’a retrouvé
des modifications du comportement de 1’os cortical (et spongieux) a -20°C.

Les modeles animaux expérimentaux montrent, par contre, une augmentation de la valeur du
module d’Young a partir d’essais en compression d’échantillons prélevés sur des sujets
conserves a -70°C [NOM 03].

Les échantillons d’os cortical mandibulaire ont été prélevés sur des cadavres frais, mais est-ce
que la détermination du module d’Young de ’os post-mortem est corrélée au module du
méme os prélevé sur un sujet vivant ?

Stevens [STE 62] a démontré, sur le tibia de rat, qu’il n’y avait pas de changement significatif
des propriétés mécaniques entre 1’os prélevé sur un rat vivant et 1’os prélevé sur le méme rat
euthanasié. Une diminution des contraintes et du module d’Young post-mortem a été
observée pour un délai moyen d’environ 120 jours.

Par conséquent, 1’état post-mortem de 1’os cortical mandibulaire de notre travail ne semble

pas étre un facteur influant sur la détermination du module d’Young.

3-8 Evaluation de I’anisotropie
La valeur moyenne du module d’Young déterminée a partir des échantillons testés suivant

I’axe y (Emoy) est tres légerement supérieure a celle du module déterminé suivant 1’axe

x(Ex ) Cependant, il est difficile de conclure quant a I’anisotropie car seuls 7 échantillons

moy
ont été testés suivant I’axe y par rapport aux 22 échantillons testés suivant I’axe x.

Notons que toutes les études réalisées sur 1’os cortical mandibulaire évaluant cette anisotropie
[ICH 06, LET 03, SCH 03, TAM 96], sont arrivées aux mémes conclusions ; la valeur
moyenne des modules d’Young déterminée suivant 1’axe longitudinal (0°) de la mandibule est

plus élevée que celle déterminée suivant 1’axe tangentiel (90°) une décroissance progressive
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de 0° a 90°. Cette relation entre le module d’Young déterminé selon 1’angle de la déformation
par rapport a I’axe longitudinal des os longs chez I’homme et ’animal est la méme.

Les axes de compression x et y dans notre travail forment en fait tous deux un angle de 90°
par rapport a I’axe longitudinal ce qui explique également les faibles valeurs des modules
d’Young. Cependant, I’axe des sollicitations masticatoires lié a ’orientation des dents est
d’environ 90°. Dans le but de réaliser un modele numérique de la biomécanique appliqué a

I’implantologie, I’axe doit étre longitudinal, identique a celui des charges masticatoires.

4 Conclusion

L’élaboration d’un modéle numérique de la biomécanique de 1’0os mandibulaire justifiait la
détermination de son module d’Young qui représente un des parametres fondamentaux des
lois de comportement du tissu osseux.

La modélisation numérique effectuée sur des échantillons d’os cortical prélevés sur la
mandibule a pu étre validée par rapport aux essais mécaniques de compression réalisés au
laboratoire. Une bonne corrélation a pu étre observée notamment sur le mouvement de

I’échantillon, mais surtout sur les zones critiques ou la rupture apparait de maniere
privilégiée. La comparaison des résultats avec ceux obtenus avec un autre logiciel de calcul
(ABAQUS®) a permis de confirmer la validation du modéle direct.

Par analyse inverse, nous avons ensuite déterminé une valeur moyenne du module d’Young
de l'os cortical mandibulaire, reflétant au mieux son comportement biomécanique a une
échelle applicable a un modele numérique.

Le module d’Young que nous avons identifié peut étre considéré comme un module
d’Young homogénéisé. En effet, nous avons vu a 1’aide d’images tomographiques précises
que I’échantillon considéré comme purement cortical, contenait de nombreuses micro-
alvéoles d’os spongieux. Cependant, c’est bien de ce module d’Young homogénéisé¢ dont
nous avons besoin pour étudier la simulation numérique d’implants a ’échelle de la
mandibule.

Par ailleurs, notre population d’étude présentait une moyenne d’age élevée (79,5 ans), ce qui

ne nous permet pas de conclure pour une population générale.

En tenant compte de ces limites, il est alors possible de développer un modele numérique

fiable de I’0s mandibulaire, applicable a I’implantologie.
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VI - APPLICATION : MODELISATION NUMERIQUE
DE L’OS MANDIBULAIRE

1 Introduction

La deuxi¢me étape de ce travail a pour objectif d’élaborer et de valider un modéle numérique
de I’os mandibulaire permettant la mise en place de matériel (implants dentaires, plaques
d’ostéosynthese), ainsi que 1’étude de la répartition des contraintes aprés mise en charge.

L’obtention du module d’Young de 1’os mandibulaire par analyse inverse dans la premicre

partie de notre travail nous permet d’aborder la modélisation numérique de fagon plus fiable.

Dans un premier temps, 1’élaboration de ce modele numérique devait respecter un cahier des
charges précis, permettant la mise en place d’implants dentaires dans 1’os mandibulaire, et a
nécessité la réalisation des tests expérimentaux en compression sur machine d’essai.

En parall¢le, nous avons modélisé 1’expérience a 1’aide de notre logiciel éléments finis Forge
2005®.

Enfin nous avons étudié¢ la corrélation entre essais mécaniques et simulation numérique, en
vue de valider le modéle numérique.

La validation de notre modele numérique nous permettra par la suite une étude numérique des
différents montages implantaires a tester de fagon simple, fiable et reproductible.

Elle permet I’évaluation de configurations variées d’implants par I’analyse de la répartition

des contraintes qui découle de leur mise en charge fonctionnelle.
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2 La phase expérimentale

2 —1 Objectifs des tests expérimentaux

Lors de cette deuxieme phase expérimentale, nous avons testé en compression un modele
constitu¢ d’un implant dentaire mis en place dans une piéce osseuse mandibulaire, de la
méme maniere qu’en pratique clinique. Des essais de compression ont été effectués dans le
but d’obtenir une courbe force — déplacement. Par ailleurs nous avons également observé les
déformations du matériel implantaire.

Les courbes obtenues permettent, par superposition, la validation du modele numérique.

2 — 2 Matériel osseux

Le matériel osseux a été prélevé sur cadavre frais au laboratoire d’anatomie de la faculté de
médecine de Nice en respectant les conditions de prélévement décrites et établies
précédemment (chapitre 111-2-1).

Dans le but de mettre en place un implant dentaire, nous avons choisi de sélectionner un sujet
édenté. Nous avons par ailleurs retenu la branche horizontale de la mandibule comme région
anatomique test, puisqu’elle correspond a la portion mandibulaire dentée, anatomiquement la
plus représentative de I’os mandibulaire en implantologie.

Apres prélevement, cette picce a été dvidée permettant ainsi d’obtenir une piece
principalement constituée d’os cortical.

Celle-ci a été conservée dans une glaciere jusqu'a la phase de tests mécaniques.
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2 — 3 Matériel implantaire
2 — 3 -1 Choix du matériel

Pour notre travail, nous avons sélectionné un implant de type Diskimplant de la société
Victory (Figure VIL.1).

Il s’agissait d’un implant a disque simple de 12 mm de diameétre (12G2DM), en titane
de grade 5 (TA6v, E = 110000 MPa), fabriqué par la société Anthogyr (France).

Le choix de cet implant correspondait aux conditions osseuses de la picce

mandibulaire sélectionnée, tel que nous I’aurions choisi en pratique clinique.

2 — 3 -2 Mise en place de I’'implant

L’implant sélectionné a été mis en place en respectant les conditions et les impératifs
retrouvés en pratique clinique.

La position précise de I’implant est déterminée par 1’opérateur et guidée par la position
désirée de sa face d’émergence a la muqueuse.

L’insertion latérale de I’implant nécessite dans un premier temps la réalisation d’une
« cut », ou incision osseuse, correspondant précisément a 1’implant choisi.

Celle-ci est réalisée a 1’aide d’un disque en titane monté sur une turbine a trés haute
vitesse de rotation (300 000 tours par minute), sous irrigation permanente de sérum

salé.

L’implant est ensuite impacté, prenant appui sur les trois corticales osseuses, linguales,

vestibulaire et crestale (Figure VI1.2).

Dans notre travail, nous avons réalisé le tracé d’incision osseuse, mais nous n’avons
: ,: . ; .

pas mis en place I'implant dans un premier temps. Ce tracé est donc visible sur
I’imagerie scanner de 1’échantillon et sera ainsi retrouvé sur le maillage.

De cette manicre, nous obtenons numériquement un parfait positionnement de
I’implant, correspondant aux conditions expérimentales, sans fragiliser 1’os
mandibulaire.

La mise en place définitive de I'implant n’a été réalisée qu’aprés avoir obtenu

I’imagerie scanner de notre échantillon.
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2 — 4 Tests expérimentaux

L’étude expérimentale a été réalisée au CEMEF.

2 —4 -1 La machine d’essai

Nous avons retenu la machine Instron® , adaptée aux essais de compression.

Comme dans les autres essais de compression osseuse nous avons utilisé un extensometre de

type LVDT.

2 — 4 — 2 Protocole d’essai

Apres avoir mis en place I'implant, I’ensemble os — implant a été testé en compression.
L’outil supérieur était directement appliqué sur la face d’émergence de I’implant.

Le calage du montage a été obtenu par I’application d’une précharge d’environ 10 N.

Le déplacement était limité a 0,05 mm par seconde, jusqu’a I’apparition de signes de rupture.
L’acquisition des données a été effectuée a 1’aide du logiciel View Lab, celles-ci ayant été

exploitées grace au tableur Excel.
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Figure VI.1 : Diskimplant® 12G2DM

Figure VI. 2 : Mise en place de I’'implant

Figure VI 3 : Ecrasement de I’implant sur lui-méme aprés mise en charge
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2 — 5 Résultats des tests expérimentaux

L’ensemble des essais réalisés a fait I’objet d’un film et de photos permettant 1’analyse a

posteriori des événements macroscopiques intervenus.

2 — 5—1 Observations durant I’essai

Lors de I’essai de compression du modele Diskimplant — os mandibulaire, aucune mobilité du

montage n’a été observée, apres calage sous 1’effet de la précharge.

L’augmentation progressive de la force s’est traduite, sur le plan macroscopique, par une

déformation de I’implant lui-méme (Figure VI.3).
Nous n’avons pas constaté de fracture osseuse visible, ni de fracture du matériel implantaire.

L’essai a été interrompu dés que la force dépassait 1800 N.

2 —5—-2 Analyse des résultats

La courbe force-déplacement obtenue a partir des données de l’essai présente 2 parties
distinctes, correspondant dans un premier temps a un comportement élastique linéaire, et dans
sa deuxieme partie a un comportement plastique, suite a ’apparition d’endommagement. Cet
endommagement peut correspondre a des Iésions osseuses microscopiques ou a la

déformation plastique isolée de I’implant.

Dans le cadre de notre travail, seule la premicre partie de courbe sera prise en compte. En

effet, I’endommagement a 1’origine de la diminution de pente de la courbe apparait pour des
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valeurs de forces nettement supérieures aux forces masticatoires retrouvées en pratique

clinique. Elles ne sont donc pas adaptées aux objectifs de notre étude.

Pour une force appliquée de 600 N, on obtient un déplacement de 0,34 mm.

3 - Développement du modéle numérique

3 — 1 Objectifs de l1a modélisation numérique

Le modéle numérique que nous avons développé, est constitué d’un implant dentaire
positionné dans une picce osseuse mandibulaire. Ce modele doit permettre d’étudier la
répartition des contraintes entre implant et os aprés mise en charge de 150 a 300 N
(correspondant aux forces masticatoires molaires maximales).

11 doit confirmer le modele numérique de I’os cortical.

3 —2 L’acquisition des données

3 — 2 —1 Imagerie osseuse par tomodensitométrie

Comme pour la premicre partie de notre travail, la géométrie du prélevement a été
obtenue par tomodensitométrie.

Le scanner utilisé est un scanner médical mis a disposition par le CHU de Nice.

Les images au format numérique DICOM ont été réalisées avec une épaisseur de 600
um et un espacement de 300 um, respectant le protocole mis en place initialement.

Le titane étant a l’origine d’artefacts, 'implant n’a ét¢ mis en place qu’apres

I’obtention des images.
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3-2-2C.A.O de 'implant

La CAO de I'implant mis en place a été obtenue par I’intermédiaire du fabricant
(Anthogyr), apres autorisation de la société Victory.

Celle-ci nous a été fournie en format .unv, compatible avec le logiciel Forge 2005®.

3 — 3 Génération du modele 3D et maillage volumique

Les images scannographiques ont été exportées vers le logiciel Amira 3D, compatible
avec le format DICOM pour créer la géométrie du prélévement en 3 dimensions.

Le mod¢le maillé 3D était enregistré dans un format .unv compatible avec Forge2005.

Lors de cette étape, la prise en compte de I’incision osseuse réalisée au laboratoire
¢tait essentielle, puisque c’est d’elle que dépendra ultérieurement la précision du

positionnement numérique de I’implant.

3 — 4 Simulation numérique

3 -4 -1 Le logiciel Forge 2005®

La simulation numérique a été obtenue grace au logiciel Forge 2005®, comme durant la
premicre ¢étape de notre travail.
Les outils de compression supérieur et inférieur déja utilisés auparavant ont été conservés.

Les conditions aux limites ont ét¢ adaptées aux conditions de 1’expérience.
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3 —4 -2 La piece osseuse

La piece osseuse mandibulaire a été exportée a partir du logiciel de segmentation Amira 3D
dans un format .unv puis de nouveaux maillages surfacique et volumique ont été réalisés a
’aide de Forge 2005 pour obtenir un format .may compatible avec la simulation.

Le comportement mécanique de I’os a été considéré isotrope, homogene, et élastique pur,
avec un coefficient de Poisson de 0,3 et le module d’Young identifié lors de la premicre partie

de notre travail (3000 MPa).

3 -4 -3 L’implant

L’implant choisi et mis en place était un Diskimplant de type 12 G2 DM.

La CAO de cet implant nous a été fournie par la société Victory, dans un format .unv.

Un nouveau maillage a été réalisé sous Forge 2005® pour obtenir un format .may exploitable
en simulation.

Le positionnement de I’implant dans la piéce osseuse dans les trois plans de I’espace a été
possible du fait de la présence du tracé d’incision osseuse, permettant une parfaite
reproduction des conditions expérimentales.

Le module d’Young du titane (grade 5 TA6v) retenu a été¢ 110 000 MPa, en accord avec la
bibliographie et les données du fabricant (Anthogyr).

La premicre mise en place de I’implant a aboutie a une imperfection dans le maillage se
traduisant par la persistance de nceuds osseux a I’intérieur du volume de I’implant,
certainement du fait du manque de précision du scanner médical utilisé.

Une étape intermédiaire d’ébavurage a permis de supprimer manuellement les nceuds en
exces. Ce module numérique consiste a positionner la géométrie de I’implant sur le maillage
de ’os, puis a éliminer tous les éléments du maillage de I’os inclus dans 1’implant. Une étape
de reprojection des nceuds de 1’os sur la surface de I’implant permet ensuite de générer un
maillage de bonne qualité au niveau de I’interface os-implant.

Nous avons ainsi obtenu une reproduction numérique géométriquement satisfaisante de

I’expérience initiale.
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3 — 4 — 4 Conditions aux limites

Les parameétres de simulation ont ¢été définis dans le respect des conditions de
I’expérimentation :

- température ambiante de 20 C°

- hauteur d’incrément de stockage de 0,01 mm

- course de la presse de 0,8 mm

- contact entre presse supérieure et implant et entre presse inférieure et os considéré sous la

forme d’un frottement de type Tresca fort.

Le complexe implant — os a été positionné sur 1’outil inférieur par gravité, et sa position a été
vérifiée comparativement aux photos prises lors de la phase expérimentale de manicre a étre

la plus proche possible.

3 —4 -5 La simulation

La simulation a été effectuée a I’aide d’un gestionnaire de calcul du logiciel Forge 2005®.

L’analyse numérique par le post processeur de Forge 2005® a été menée par ’analyse des

champs de contraintes de von Mises et du champ de déplacement.
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4 - Résultats de la phase numérique

4 — 1 - Analyse numérique

4 — 1 -1 Analyse des contraintes dans I’os

L’analyse des contraintes au sein de 1’os repose sur 1’étude, sur notre modele

numérique des contraintes principales maximales (Sigma 1). Ces contraintes seront

matérialisées par des isovaleurs correspondant aux différents niveaux de contrainte.

L’échelle de couleur est choisie en fonction des contraintes maximales dans le but

d’optimiser la représentation visuelle.

Pour cette étape consacrée a 1’os, ’implant a été supprimé afin de pouvoir améliorer la

qualité de I’interprétation.

A chaque étape de I’analyse, correspond un déplacement (D) exprimé en millimetres

(mm), et une force (F) exprimée en Newton (N) (Tableau VI.1)

Déplacement | Force | Contraintes Figure

(mm) ™)

0 0 Absence totale de contraintes VI 4

0,05 105 Apparition de contraintes au contact du bord latéral de | VL. 5
I’implant, ainsi qu’au bord basilaire (point d’appui).
Maximum 2MPa

0,1 187 Augmentation des contraintes au contact de l'implant, | V1.6
apparition de contraintes corticales a distance de I’implant.
Maximum 5 MPa

0,25 434 Augmentation des contraintes en intensité. Répartition des | V1.7
contraintes identique, bicorticales sous le disque +
basilaire. Maximum 15 MPa

0,5 768 Augmentation des contraintes en intensité. Répartition | VI.8
identique. Maximum 35 MPa

Tableau VI . 1 : Analyse des contraintes dans 1’os
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Figure V1.4 : Absence de contraintes

La force exercée et le déplacement sont nuls. Absence de contraintes visualisables

Vi |
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Figure VL5 : Contraintes principales maximales pour une force de 105 N

Pour une force appliquée de 105 N, le déplacement est de 0,05 mm. Les premicres contraintes
apparaissent sur la zone d’appui du disque et diffusent dans les corticales. Les contraintes
apparaissant au bord basilaire sont liées a ’appui sur 1’outil inférieur.

Les contraintes maximales sont de 2 MPa.
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Figures VI. 6 :Contraintes principales maximales pour une force de 187 N

La force appliquée est de 187 N. Le déplacement correspondant est de 0,1 mm. Les
contraintes augmentent au contact de I’implant pour un maximum de 5 MPa.
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Figures V.I 7 :Contraintes principales maximales pour une force de 434 N.

La force exercée est de 434 N. Le déplacement relevé est de 0,25 mm. La répartition des
contraintes reste bicorticale et a la zone d’appui du disque. Les contraintes maximales sont de
15 MPa.
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Figure VI. 8 : Contraintes principales maximales pour une force de 768 N

La force exercée est de 768 N et correspondent a un déplacement de 0,5 mm. La répartition
des contraintes reste identique pour un maximum de 35 MPa.
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4 — 1 -2 Analyse des contraintes sur ’implant

L’étude des contraintes sur 1’implant repose sur 1’analyse des champs de contraintes de von

Mises. Le tableau VI.2 résume les observations effectuées.

Déplacement | Force | Contraintes Photos

(mm) ™)

0 0 Absence de contraintes au contact de I’implant VI.9a,b

0,05 105 Apparition de contraintes prédominant du co6té droit | VI. 10 a,
correspondant a ’appui maximal de I’implant, le long du fit | b, ¢, d
et au contact du disque.

0,1 187 Répartition asymétrique des contraintes prédominant du c6té | VI. 11 a, b
droit, apparition de contraintes du co6té gauche. Pas
d’endommagement de 1I’implant visible.

0,25 434 Augmentation des contraintes sur le fat de l'implant. | VI. 12a,b
Répartition des contraintes au contact du disque moins
asymétrique.

0,5 768 Augmentation des contraintes sur le fiit, et a la jonction avec | VI. 13 a,
le disque a droite, correspondant a la zone de déformation | b, ¢, d, e
ultérieure du disque.

Tableau VI.2 : Evolution des contraintes sur I’implant au cours de 1’essai
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Figure VL. 9 a, b : Contraintes sur I’implant pour une force nulle.

La force exercée ainsi que le déplacement observé sont nuls.
Aucune contrainte n’est visualisée.

e 1
Cma ! [ krgage_s_Foddcr]

e
Cme! fH krpage_a_fokddon]
THiN

Figure VI.10 a, b, ¢, et d : Contraintes sur I’implant pour une force de 105 N

La force exercée est de 105 N pour un déplacement de 0,05 mm. Les contraintes
prédominent du c6té droit correspondant a 1’appui maximal du disque, ainsi que le long du
fit de ’implant. On note le réle majeur du disque dans la répartition corticale des
contraintes.
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Figure VI.11 a et b : Contraintes sur I’implant pour une force de 187 N.

La force exercée est de 187 N et correspond a un déplacement de 0,1 mm. La répartition
des contraintes est toujours asymétrique, prédominant du co6té droit, mais on note
I’apparition de contraintes a gauche. L’implant n’est pas endommagé
macroscopiquement.
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Figure VI. 12 a et b : Contraintes sur I’implant pour une force de 434 N.

La force exercée est de 434 N correspondant a un déplacement de 0,25 mm. Les contraintes
sur le fut de ’implant augmentent progressivement. Au niveau du disque, la répartition est
moins asymétrique.
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Figure V. 13 a, b, ¢, d, e : Contraintes sur I’implant pour une force de 768 N.

La force exercée est de 768 N correspondant a un déplacement de 0,5 mm. Les contraintes autour
du fit augmentent. Elles prédominent a droite, a la zone de jonction avec le disque,qui correspond a
la zone d’endommagement ultérieur de I’implant.
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4 -2 Analyse comparée de I’essai expérimental et de 1a simulation
\ P P

numérique

4 -2 -1 Analyse des courbes obtenues

La superposition des courbes force — déplacement obtenues par 1’essai mécanique et la
simulation numérique permet une analyse comparée des résultats, et une évaluation de la

fiabilité du modele numérique.

Dans sa premicre partie, linéaire, la superposition des courbes est satisfaisante (figure VI.14).
Une divergence entre les courbes numérique et expérimentale apparait au dela de 400 N ce
qui correspond a un premier niveau d’endommagement.

On remarque qu’avec un module d’Young de 3000 MPa, la simulation semble surestimer
légerement la rigidité du complexe os-implant. Un module d’Young tiré de la littérature
donnerait ici des résultats aberrants, méme sur le début de la courbe, avec une courbe bien
plus raide que celle que nous obtenons expérimentalement. Rappelons de plus que pour des
efforts correspondant aux efforts masticatoires (150 a 300 N), la courbe numérique donne de
trés bons résultats par rapport a la courbe expérimentale. Ceci valide une nouvelle fois notre
méthode d’identification par analyse inverse, ainsi que 1’échelle a laquelle nous nous sommes

placés pour la réaliser.

Comparaison courbes expérimentale et numérique

Expérimentale

—&— Num:Eo0s=3000 Mpa,
Ti=élastoplastique

—#— Num:Eos=3000MPa+endommagem
ent, Ti=élastoplastique

Figure VI. 14 : Courbes force — déplacement numériques et expérimentale
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4 — 2 - 2 Analyse des déformations de I’implant

Lors de [Iessai expérimental, aucun endommagement osseux n’a ¢été constaté
macroscopiquement. La comparaison avec la phase numérique n’est donc pas possible.

Par contre, une déformation progressive de I’implant est apparue pour des valeurs de la force
F trés supérieures aux forces masticatoires (Figure VI.15).

Cette déformation est retrouvée lors de 1’analyse de la phase numérique, aux mémes endroits,
pour les mémes valeurs de F. Le site d’apparition de cette déformation est corrélé au site
d’apparition des contraintes maximales.

Cette corrélation dans ’apparition des déformations confirme la validité de notre modele
numérique.

Par ailleurs, les points de fléchissement de 1’implant, situés aux points d’appui bicorticaux,
traduisent la distribution des forces appliquées sur I’axe de I’implant a la périphérie du disque,
et ainsi aux zones corticales mécaniquement efficaces.

En effet, du fait de la forte corticalisation de la mandibule, méme résorbée, les appuis
corticaux restent possibles avec ce type d’implants, contrairement aux implants axiaux, ne
prenant appui cortical qu’a la crete.

Enfin, on observe une forte concentration des contraintes a la jonction entre le fiit et le disque,
notamment lorsque la force augmente. Cette zone de sollicitation maximale correspond a

I’apex d’un implant axial qui serait situé en méme position.

L’ensemble de ces résultats conforte le concept d’implant a insertion latérale et a appui
bicortical a la mandibule, méme fortement résorbée.

Par ailleurs, les déformations de I’implant testé pour des forces nettement supérieures au
forces masticatoires, justifient I’ extréme solidité de ce type d’implant a la jonction entre

fat et disque, et une conception usinée monobloc.
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Figure VI. 15 : Déformation de I’implant aprés modélisation numérique
(a, b) et apres test en compression sur machine d’essai (c).
On note une parfaite similitude dans les déformations obtenues.
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Dans le but de concevoir un modele numérique de 1’os mandibulaire, nous avons dans un
premier temps précisé le module d’Young de cet os. Le module d’Young « homogénéisé »
(du fait de la présence de micro alvéoles d’os spongieux en son sein), que nous avons
identifié, nous semble cohérent, puisqu’il permet une excellente corrélation entre 1’expérience

et la modélisation numérique.

Cette modélisation numérique complexe, comprenant un implant dentaire, n’avait jamais été
réalisée auparavant pour ce type d’implant. Elle conforte les données cliniques dans

I’utilisation de ce type d’implant a la mandibule atrophique.

Enfin, cette modélisation multi domaines ( os — implant) est validée par 1’apparition et la

cohérence des déformations de 1’implant.
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VII CONCLUSIONS ET PERSPECTIVES

L’objectif initial de notre travail était la mise au point d’un modele numérique de la
mandibule adapté a I’implantologie dentaire et maxillo — faciale.
Pour cela, la connaissance précise des propriétés mécaniques de 1’os mandibulaire, et

notamment de son module d’Young était nécessaire.

La premicre partie de notre travail a été consacrée a 1’étude de ces propriétés, et a la
détermination du module d’Young de 1’os mandibulaire.

Nous avons pour cela mis en place une méthodologie rigoureuse permettant d’étudier des
pieces osseuses mandibulaires corticales, en prenant en compte sur le plan numérique leur
géométrie exacte par 1’obtention d’images scanner.

Les wvaleurs que nous avons retenues, trés différentes de celles retrouvées dans la
bibliographie, sont expliquées par la méthode utilisée, prenant en compte la géométrie de
chaque éprouvette : I’analyse inverse.

Contrairement a 1’ensemble des travaux de la littérature, nous avons choisi une échelle plus
proche de la réalité clinique, correspondant a une entité osseuse réelle.

Nous avons donc identifié¢ le comportement mécanique d’un os cortical moins pur que dans
les études de référence, puisqu’il peut comporter par endroit des petites zones spongieuses.
Mais c’est bien a cette échelle qu’il faudra se placer lors d’applications cliniques.

Par cette méthode originale, nous avons déterminé le module d’Young de l’os cortical
mandibulaire de fagcon plus précise, et ainsi rendu possible de facon fiable sa modélisation

numérique.

La deuxieme partie de ce travail a été consacrée a I’élaboration d’un modele numérique de
I’0s mandibulaire adapté a I’implantologie dentaire.

A T’aide du logiciel Forge 2005®, nous avons validé notre modele dans le cas d’un montage
simple composé d’un implant dentaire (Diskimplant®) mis en place dans un os mandibulaire,
par la comparaison et la superposition des résultats expérimentaux et des résultats

numériques.
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La cohérence des résultats obtenus, et leur confrontation a 1’expérience, valide la valeur du
module d’Young de I’os cortical mandibulaire que nous avons identifiée.

Notre modele numérique de 1’os mandibulaire permet I’étude de la répartition des contraintes
au sein de ’os et au contact de I’implant apres simulation de la mise en charge fonctionnelle
du matériel. Il simplifie ainsi I’approche biomécanique de 1’implantologie, puisqu’il autorise
une ¢tude purement numérique des montages imaginés en pratique clinique.

La validation de notre modele numérique ouvre la porte a de nombreuses perspectives
intéressantes.

En effet, les logiciels d’aide au positionnement des implants sont actuellement trés utilisés.
Cependant, ces logiciels ne tiennent compte que de la quantité d’os disponible, faute de
renseignements utilisables quant a la qualité de celui-ci ainsi qu’a ses propriétés mécaniques.
Le couplage d’une étude fonctionnelle de 1’0os avec une étude purement géométrique du
positionnement des implants, permettrait d’accroitre la performance des renseignements
obtenus. Pour cela, une approche individualisée, par I’imagerie médicale, du module d’Young
de I’os du patient en pré opératoire autoriserait une personnalisation des techniques utilisées.
Il serait donc primordial de pouvoir relier les données de 1’imagerie médicale non invasive, et
notamment les unités unsfield issues des images scanner, au module d’Young de l’os
concerne.

Par ailleurs, ce modele devra étre développé pour des montages plus complexes, associant
plusieurs implants dans différentes configurations, permettant ainsi la comparaison de la
répartition des efforts a la mise en fonction et donc I’optimisation du nombre, du type, et de la
position des implants avant la phase chirurgicale.

Il serait intéressant d’évaluer et de comparer, en méme position anatomique, la réponse aux
contraintes d’un implant axial classique, d’un implant a simple disque, d’un implant a double
disque, et d’un implant a plaque, tous utilisés actuellement.

Cette optimisation de la répartition des charges lors de la mastication aurait comme
conséquence immédiate d’augmenter la durée de vie des prothéses implanto-portées en
fonction.

Enfin, I’étude de la répartition des contraintes au maxillaire selon le méme protocole est a
envisager. Celle-ci est rendue difficile par la trés grande complexité de I’anatomie osseuse du
tiers moyen de la face, rendant sa modélisation numérique particulierement délicate.

Cette complexité est a ’image de la grande difficulté chirurgicale au maxillaire, ce qui en fait

un enjeu considérable de la modélisation numérique.
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Résumé

L’implantologie dentaire est actuellement en plein essor, et justifie du développement de
techniques adaptées aux cas les plus complexes. La prise en charge de ces cas difficiles et leur
stabilit¢ dans le temps peuvent étre améliorées par une meilleure connaissance des
conséquences mécaniques de la mise en charge fonctionnelle.

C’est dans ce but que nous avons voulu développer un modéle numérique de I’os
mandibulaire, permettant 1’¢tude de la répartition des contraintes au sein de 1’os et au contact
des implants, et ainsi d’en optimiser le nombre, la forme et la position.

La premicre étape de ce travail est consacrée a la détermination du module d”Young de I’os
cortical mandibulaire par une méthode originale: ’analyse inverse.

Grace a une méthodologie rigoureuse, nous avons déterminé ce module d’Young a une
échelle représentative pour I’implantologie dentaire, rendant ainsi le développement du
modele numérique plus fiable.

La seconde étape est dédiée au développement d’un modele numérique de 1’os mandibulaire,
utilisable en implantologie, a 1’aide du logiciel FORGE 2005®,

Ce modele est appliqué a I’étude de la répartition des contraintes aprés mise en place d’un
implant a insertion latérale ( Diskimplant®), et validé par 1’expérience.

Mots clés : Modélisation numérique ; Analyse inverse ; Mandibule ; Diskimplant ; Module
d’Young., Implantologie dentaire.

Abstract

The increasing use of implant dentistry requires the development of innovative techniques
adapted to complex maxillo-facial configurations. To manage theses difficult cases and to
ensure and improve the results stability over time, it is necessary now to get a better
understanding of the mechanical implications of the fonctional implant loading.

To reach this goal, a numerical model of the mandibular bone has been set up.The objective is
to study the stress distribution within the bone and in the neighbourhood of implants.

A first stage of this work has been devoted to the identification of the elastic properties of the
cortical mandibular bone by the use of an advanced inverse analysis methodology.This
coupled experimental — numerical approach has been validated and leads to a reliable
numerical approach to study implant dentistry.

The second stage of this work deals with the use of the numerical simulation to study the
stress distribution around an implant inserted laterally (Diskimplant®) in a mandibular bone.
Numerical simulations are validated experimentally and give promising results in the field of
implant dentistry.

Key words : Numerical modelling, inverse analysis, mandible,[Diskimplant, [Y oung modulus
Implant dentistry.
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