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ETUDE BIOMECANIQUE DES TRAUMATISMES VERTOBRO-MEDULLAIRES
DU RACHIS HUMAIN

Léo FRADET

RESUME

Les traumatismes du rachis incluent des fractures osseuses, des lésions disco-
ligamentaires et des blessures médullaires. Ils impliquent un fort colit pour le systéme de
santé, ainsi qu’une prise en charge (durée d’hospitalisation, atteinte de I’intégrité physique)
lourdement handicapante pour leurs victimes. Les séquelles peuvent aller d’une déformation
du profil sagittal a la tétraplégie. Leurs causes principales sont les accidents véhicules
moteurs, les chutes et les accidents sportifs. Il existe de multiples mécanismes d’apparition
des fractures vertébrales (compression, flexion-extension, cisaillement, torsion) et des
blessures médullaires (contusion, traction, cisaillement), ce qui rend leur étude complexe.
Malgré I’important investissement mis dans la recherche a ce sujet, des lacunes persistent
dans la compréhension de ces traumatismes, qui ralentissent la progression des dispositifs de
protection du rachis et le développement des techniques chirurgicales. Dans ce contexte,
I’objectif principal de ce doctorat est d’améliorer la compréhension fondamentale des
mécanismes de fractures vertébrales et des blessures de la moelle épiniére. Suite a
I’identification des constats principaux présents dans la littérature et des lacunes de 1’état des
connaissances actuelles, deux hypothéses de recherche ont été posées.

H1. Il existe un lien entre la sollicitation mécanique traumatique et les cartographies
cliniques des patrons de fractures rapportées dans la littérature.

H2. Lors d’une contusion médullaire le liquide céphalo-rachidien joue un rdle protecteur
quantifiable et le comportement lésionnel dépend du niveau vertébral.

Cette thése vise donc deux objectifs majeurs. Ainsi, la premiere concerne 1’étude des
causes mécaniques des différents patrons de fracture vertébrale, et la seconde 1’étude des
mécanismes d’apparition de la contusion médullaire. Dans chacune des deux parties, des
méthodes d’imagerie, expérimentales ou numériques ont ét€ mises en ceuvre pour (i)
améliorer la définition de propriétés morphologiques ou mécaniques de tissus biologiques
concernés; ou (ii) reproduire et caractériser les 1ésions vertébrales ou médullaires.

L’atteinte du premier objectif, & savoir 1’établissement d’un lien entre la
classification des différents patrons de fracture vertébrale et leur cause mécanique a nécessité
de répondre a deux sous-objectifs de recherche.

1) Tout d’abord des protocoles expérimentaux ont été mis en place afin de décrire la
répartition des propriétés mécaniques anisotropiques de 1’os trabéculaire vertébral. La
premicre étape a été de créer un modele de prédiction de ces propriétés a partir de
parametres microstructuraux de 1’os trabéculaire vertébral. Des paramétres
microstructuraux ont été¢ calculés pour les images pnCT de cubes d’os trabéculaire
vertébral humains. Ces mémes cubes ont été¢ compressés jusqu’a la rupture dans une
machine de tests mécaniques. Une analyse de régression lin€aire a alors été utilisée
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2)

pour obtenir un modele de prédiction des propriétés mécaniques anisotropiques a
partir des parameétres microstructuraux. Le modele de prédiction résultant de cette
analyse rend compte de 51 a 85% de la variance dans les mesures expérimentales. La
deuxiéme étape a été¢ d’utiliser le modele de prédiction ainsi créé sur des images
micro-tomodensitométrie de 13 vertebres cadavériques humaines intactes. Des
parametres microstructuraux ont été calculés dans 69 volumes d’intéréts pour chacune
de ces vertebres (3 tranches dans la direction rostro-caudale, 23 zones par tranche).
Le module d’Young et la force a la rupture dans 3 directions ont été déterminés a
partir des propriétés microstructurales, dans chacun des 897 volumes d’intéréts
résultants. La cartographie des propriétés micro-structurelles et mécaniques a été
proposée en calculant les moyennes et la déviation standard de chaque parametre pour
les 13 vertébres. Des tests de Student ont été utilisés pour évaluer les différences entre
les zones antérieure et postérieure, centrale et périphérique, et proximale, médiale et
distale du corps vertébral. Les résultats ont montré que la tranche distale est
significativement différente des tranches proximale et distale. Aussi, la subdivision en
zones centrale et périphérique a été plus représentative en comparaison a la
subdivision en zones antérieure et postérieure.

Les connaissances fondamentales acquises par le biais de cette étude permettront de
renseigner des modeles ¢léments finis, tels que le modele « Spine Model for Safety
and Surgery » (SM2S), qui a été utilisé pour répondre au premier objectif. Un
segment de trois vertebres et des tissus connectifs intervertébraux a été extrait du
modele SM2S et soumis a 51 conditions de chargement dynamiques différentes
divisées en quatre catégories: compression, cisaillement, traction et torsion.
L’initiation et la propagation de la fracture ont ét¢ analysées et le temps et I’énergie a
I’apparition de la fracture ont été mesurés. A chaque patron de fracture décrit dans la
littérature a été associ¢ un ou plusieurs des patrons de fracture simulés, ainsi que les
conditions limites correspondantes. Quand comparées entre elles, les fractures en
torsion sont apparues a faibles énergies, les fractures en compression ou cisaillement
a moyennes énergies, et les fractures en traction a hautes énergies. Une augmentation
de la vitesse de chargement a causé des fractures a plus haute énergie, pour des modes
de chargements similaires. L’utilisation d’'un modele par éléments finis (MEF) a
fourni une caractérisation quantitative de D’apparition des patrons de fractures
complémentaire aux études cliniques et expérimentales, permettant ainsi de mieux
comprendre la biomécanique des fractures vertébrales.

L’atteinte du second objectif, a savoir de caractériser la biomécanique de la

contusion médullaire, a nécessité de répondre a quatre objectifs de recherche spécifiques.

1)

Premiérement, il a été nécessaire de fournir des caractéristiques morphologiques de la
moelle épiniere saine humaine compléte. Ceci a permis de proposer des parametres
« invariants » qui pourront servir de données normatives pour 1’étude des Iésions de la
moelle épinicre. Les dimensions absolues de la moelle épiniere (diamétres transverse
et antéro-postérieur, écartement des cornes antérieures et postérieures, aire de la
section transverse, et pourcentage de substance blanche) ont ét¢é mesurées par
segmentation semi-automatique d’images IRM a haute résolution de volontaires
jeunes (N=15) et 4gés (N=8). La robustesse des mesures, les effets de 1’individu, de
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3)

IX

I’age et du sexe, ainsi que la comparaison avec des données post mortem issues de la
littérature ont été analysés statistiquement (Analyse de variance, Tuckey-HSD,
Bland-Altman). L’utilisation de parameétres normalisés par rapport a C3 comme
invariants a été évaluée par une étude de type « leave-one-out ». La morphologie du
canal spinal a été mesurée et les valeurs extrémes du ratio d’occupation du canal par
la moelle ont été¢ déterminées. Ce travail a fourni des observations qui devraient
bénéficier a I’étude biomécanique et clinique des pathologies médullaires.

Dans I’objectif d’utiliser 1’outil numérique pour étudier la contusion médullaire, les
propriétés morphologiques ainsi décrites ont dii étre complétées par la caractérisation
de propriétés mécaniques de la moelle épinieére sous des conditions dynamiques
adaptées a I’é¢tude des traumatismes. L’étude suivante a donc vis¢ a définir des
propriétés mécaniques dynamiques pour des €chantillons de moelle épiniére porcine
soumis a une compression transverse. Des compressions simples et des tests de type
DMA (Dynamic Mechanical Analysis) a différentes modalités de vitesse de
déformation ont été effectués sur un total de 252 segments de moelle épiniere. Les
courbes contrainte-déformation résultantes et les parametres obtenues par DMA ont
¢été comparés entre les différents niveaux vertébraux et modalités de chargement. Les
spécimens ont affiché un comportement viscoélastique non-linéaire et
I’endommagement est apparu entre 60 et 80% de déformation, dépendamment de la
vitesse de déformation (significativement plus ¢€levé pour des vitesses de
déformations plus faibles). L’augmentation des valeurs de contrainte avec la vitesse
de déformation a été non linéaire. Ceci a été expliqué par les résultats de DMA, qui
ont montré que la viscosité de la moelle épinicre (et donc sa sensibilité a la vitesse de
déformation) n’était pas constante pour les fréquences testées. Les résultats ont
permis de comprendre le comportement mécanique de la moelle épiniére, et de
fournir des données qui pourront servir a la définition de modéles par éléments finis.
Les propriétés géométriques et mécaniques de la moelle épinieére décrites dans cette
partic de la thése permettent de renseigner des MEFs. Ainsi, un MEF de moelle
épiniére et des structures anatomiques environnantes (pie-mere, dure-mere, racines
nerveuses, liquide céphalo-rachidien) a ét¢ développé et utilisé pour comprendre la
biomécanique de la contusion médullaire. Deux segments (thoracique et lombaire) de
moelle épiniére ont été utilisés. Les segments ont été impactés & 4.5m.s™ pour
reproduire une contusion médullaire causée par une fracture vertébrale comminutive.
Le pourcentage de compression, la contrainte de Von Mises, et la cinématique de la
Iésion ont été observés, et comparés a des données expérimentales de référence. Les
résultats ont été similaires aux données de la littérature. La moelle épiniére a subi 7%
de compression en plus au niveau thoracique, en comparaison au niveau lombaire, a
cause des variations géométriques des substances grise et blanche. Le LCR a diminué
le pourcentage de compression jusqu’a 14%. Le plus haut niveau de contrainte a été
localis¢ dans les cornes antérieures de la substance grise, et correspondait aux
descriptions du « central cord syndrome ». Cette étude confirme le role protectif du
LCR sur les blessures médullaires, et le besoin d’une décompression rapide aprés un
traumatisme du rachis. Enfin, un mode¢le similaire a été créé pour reproduire des
contusions médullaires effectuées expérimentalement sur des spécimens murins. La
comparaison des résultats de ces simulations avec les mesures faites



expérimentalement et le suivi IRM et histologique de chaque spécimen a permis
d’établir un début de critére lésionnel mécanique pour la moelle épini¢re. Cette
derniére étude reste préliminaire et permettra, lors de son développement, de créer un
vrai lien entre la fracture vertébrale et la 1ésion médullaire.

Les résultats générés dans cette thése ont tout d’abord permis de confirmer 1’existence
d’un lien entre les conditions de chargement mécanique lors de traumatismes vertébraux et
les patrons de fractures observés cliniquement. Toutefois, il est apparu que plusieurs modes
de sollicitations peuvent mener a des patrons de fractures similaires. Certaines fractures
observées cliniquement doivent donc étre analysées avec attention, leur historique et
potentielles blessures médullaires associées étant potentiellement multiples. De méme, la
contribution du liquide céphalo-rachidien dans la protection de la moelle épinicre, et
I’influence du niveau vertébral lors d’une contusion ont été¢ quantifiés. L’interprétation des
résultats soutient le choix d’une décompression rapide lors de la prise en charge chirurgicale
d’une blessure médullaire. Enfin, les résultats générés tout au long de cette thése ont permis
de donner un ensemble de recommandations en rapport au développement de dispositifs de
protection du rachis et de techniques chirurgicales. De plus, des connaissances fondamentales
ont été acquises qui permettront d’améliorer les outils utilisés pour 1’étude des traumatismes
du rachis, tels que les modeles par ¢léments finis.

Mots-clés : Rachis thoracolombaire; Moelle épiniere; Biomécanique; Modéle par éléments
finis; Essais mécaniques.



ETUDE BIOMECANIQUE DES TRAUMATISMES VERTOBRO-MEDULLAIRES
DU RACHIS HUMAIN

Léo FRADET

ABSTRACT

Spine traumas include bony fractures, intervertebral disc and ligaments lesions, and
spinal cord injuries. They imply a high cost for the health system, as well as a highly
incapacitating surgical management (length of hospitalization, physical handicap), and result
in aftereffects such as sagittal curve deformity or tetraplegia. Their principal causes are motor
vehicle accidents, falls and sports accidents. Multiple mechanisms of occurrence exist for
vertebral fractures (compression, flexion-extension, shear, torsion) and spinal cord injury
(contusion, traction, shear), which makes them complex to study. Despite major investments
in research on this topic, there is a lack of the understanding of some aspects regarding these
traumas. This slows down the progress in protection devices and surgical strategies
development. In this context, the main objective of this Ph.D. is to improve fundamental
knowledge of vertebral fractures and spinal cord injuries mechanisms. After identifying the
main observations and lacks of the literature, to research hypotheses were postulated.

H1. There is a link between traumatic mechanical loading and clinical cartographies of
vertebral fracture found in the literature.

H2. During a medullar contusion, CSF has a protective role which can be quantified, and the
traumatic behavior is vertebral level dependent.

Thus, this Ph.D. has two main objectives. The first one aims at understanding the
mechanical causes of the different vertebral fracture patterns, and the second one aims at
understanding the mechanisms of occurrence of spinal cord contusion. In each of these two
parts, imaging, experimental, and numerical methods were used to (i) enhance mechanical or
geometrical properties understanding for the studied biological tissues, or (ii) reproduce and
characterize vertebral or spinal cord injuries.

Reaching the first objective, that is to establish a link between the known fracture
patterns and their mechanical cause, required to achieve two specific research objectives. The
first step was to create a prediction model for anisotropic mechanical properties of
osteoporotic vertebral trabecular bone based on microstructural parameters. This model will
then be used to compare structural anisotropy and mechanical anisotropy. Microstructural
parameters were calculated on pCT images of cubes of human vertebral trabecular bones.
The same cubes were compressed up to rupture in a mechanical testing machine. A linear
regression analysis was then performed to obtain a prediction model of anisotropic
mechanical properties from microstructural parameters. The prediction model resulting from
the regression analysis accounted for 51 to 85% of the variance in the experimental
measures. The second step was to use this model on micro-computed tomography images of
13 intact human cadaveric vertebrae. Microstructural parameters were calculated in 69
volumes of interest for each vertebra (three slices in the rostro-caudal direction, 23 areas per
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slice). Anisotropic Young’s modules and yield strengths from the microstructural parameters
were defined in all 897 resulting volumes of interest. The cartography of microstructural and
mechanical properties was proposed by calculating means and standard deviation of the
different parameters over the 13 specimens. Student tests were used to evaluate differences
between anterior and posterior, between central and peripheral, and between proximal,
medial and distal areas of the vertebral body. Results showed that overall, distal slice is
significantly different from medial and proximal slice. Also, it was shown that central versus
peripheral subdivision of the vertebral body is more representative compared to anterior
versus posterior subdivision. Fundamental knowledge acquired through this study will allow
characterizing finite element models (FEM) such as the “Spine Model for Safety and
Surgery” (SM2S) that was used to reach the first objective. A segment of three vertebrae and
intervertebral connective tissues was extracted from SM2S and subjected to 51 different
dynamic loading conditions divided into four categories: compression, shear, distraction and
torsion. Fracture initiation and propagation were analyzed, and time and energy at fracture
initiation were computed. To each fracture pattern described in the clinical literature was
associated one or several of the simulated fracture patterns and corresponding loading
conditions. When compared to each other, torsion resulted in low-energy fractures,
compression and shear resulted in medium energy fractures, and distraction resulted in high-
energy fractures. Increased loading velocity resulted in higher-energy fracture for similar
loadings. The use of a finite element model provided quantitative characterization of fracture
patterns occurrence complementary to clinical and experimental studies, allowing to fully
understand spinal fracture biomechanics.

Reaching the second objective, that is to characterize the spinal cord contusion
biomechanics, required to achieve four specific research objectives. First, it was necessary to
provide morphological characteristics for the complete healthy human spinal cord. This
allowed proposing “invariant” parameters that can be used as normative data for spinal cord
injury studies. Absolute metrics of SC (transverse and antero-posterior diameters, anterior
and posterior horns width, cross-sectional SC area and white matter percentage) were
measured using semi-automatic segmentation of high resolution in vivo T,*-weighted
transverse images acquired at 3T, at each SC level, on healthy young (N=15) and older (N=8)
volunteers. Robustness of measurements, effects of subject, age, and gender, as well as
comparison to previously published post mortem data were investigated using statistical
analyses (Analysis of variance, Tuckey-HSD, Bland-Altman). Normalized-to-C3 parameters
were evaluated as invariants using a leave-one-out analysis. Spinal canal parameters were
measured and occupation ratio border values were determined. This work allowed providing
observations that will benefit to biomechanical and clinical studies of spinal cord
pathologies. In order to use a numerical model to study medullar contusion, the previously
described morphological properties had to be completed by the characterization of
mechanical properties for the spinal cord under dynamic loading adapted to traumatisms
study. The next study thus aimed at defining dynamic mechanical properties for porcine
spinal cord samples under transverse compression. Single compression and DMA tests at
different strain rates and frequencies modalities were run on a total of 252 spinal cord
segments. Stress strain curves and DMA parameters were compared between the different
spinal levels and loading modalities. Samples showed a nonlinear viscoelastic behavior and
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damage occurred between 60 and 80% strain depending on the strain rate (significantly
higher at lower strain rate). Increase of stress values with strain rates was not linear. This was
explained by DMA results, which showed that spinal cord’s viscosity (and thus sensitivity to
strain rate) was not constant over the tested frequencies. The results allow understanding the
mechanical behavior of the spinal cord, and gives data which can be used in finite element
models. Morphological and mechanical properties that were defined in this part of the thesis
can be used to create FEMs. Thus, a FEM of the spinal cord and surrounding anatomical
structures (pia mater, dura mater, nerve roots, and cerebrospinal fluid) was developed and
used to understand medullar contusion biomechanics. A thoracic and a lumbar segment of the
spinal cord were used. Segments were impacted at 4.5m.s” to reproduce spinal contusion
following thoracolumbar burst fracture. Compression percent, Von Mises stress, and injury
kinematics were observed and compared to reference experimental data. The results were
similar to data from the literature. The spinal cord underwent 7% more compression at the
thoracic level compared to the lumbar level, due to differences in the white and gray matter
geometries. Cerebrospinal fluid presence lowered the compression percent by up to 14%. The
highest stress levels were located in the gray matter anterior horns, and were consistent with
central cord syndrome descriptions. This study confirmed the protective role of cerebrospinal
fluid on medullar lesions, and the need for early decompression following spine trauma.
Finally, a similar model was created to reproduce spinal cord contusions that were
experimentally performed on mice specimens. Comparison of the simulation results with
MRI and histology follow-up of each specimen allowed establishing a mechanical injury
criterion for the spinal cord. This last study is preliminary and will allow, after some
developments, creating a link between vertebral fracture and spinal cord injury.

Results generated in the Ph.D. first allow confirming the existence of a link between
mechanical loading conditions during vertebral traumas and fracture patterns. However, it
appeared in some cases that different loading conditions can lead to similar fracture patterns.
Thus, some fractures observed in clinic must be analyzed with care, as their history and the
potential associated spinal cord injuries can be of different natures. In the same way, the
contribution of cerebrospinal fluid in spinal cord protection, and influence of vertebral level
on injury mechanisms were quantified for medullar contusion. The interpretation of these
results supports the choice of an early decompression during surgical management of a spinal
cord injury. Finally, the results obtained through this thesis allowed giving recommendations
regarding protection devices development and surgical techniques. Moreover, fundamental
knowledge was acquired, that will allow enhancing tools used for spinal injuries
biomechanics understanding, such as finite element models.

Keywords: Thoracolumbar spine, Spinal cord; Biomechanics, Finite element model;
Mechanical testing.
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INTRODUCTION

En 2006 au Canada, une incidence de 50 Iésions rachidiennes par million d’individu a
été reportée (Pickett, Campos-Benitez et al. 1976). En 2012 aux FEtats-Unis,
approximativement 1,5 million de fractures vertébrales par compression ont été relevées,
engendrant un colt annuel de 746 millions de dollars (Alexandru and So 2012). Les
traumatismes du rachis incluent des ruptures osseuses, des 1ésions ligamentaires et du disque
intervertébral (hernies discales, déchirure du disque). Leurs causes principales sont les
accidents véhicules moteurs, les chutes a faible ou haute énergie, et la pratique sportive
(Pickett, Campos-Benitez et al. 1976; Leucht, Fischer et al. 2009; Lenehan, Street et al.
2012). Leur traitement est souvent lourd, impliquant par exemple 71% de choix de chirurgie
au Canada en 2006, et une durée d’hospitalisation de 16,8 jours (Pickett, Campos-Benitez et
al. 1976). Le taux de récidive (26,1% de fractures suite a une chirurgie du rachis (Lindsay,
Burge et al. 2005) est également important et souléve la nécessité d’amélioration des soins.
De plus, des prévalences de 15 a 25% environ de lésions de la moelle épinicre (ou lésions
médullaires) suivant une fracture vertébrale ont été reportées (Magerl, Aebi et al. 1994;
Leucht, Fischer et al. 2009). Les lésions médullaires peuvent aller d’une atteinte incomplete
des fonctions sensitive et motrices sans séquelles a long terme, a une tétraplégie compléte
(perte totale des fonctions sensitive et motrice a partir du cou). La fondation Christopher et
Dana REEVES rapporte pour chaque patient un colt immédiat d’environ 1 million de
dollars, puis un colt annuel d’environ 200 000 dollars pour une tétraplégie haute (niveaux
vertébraux C1 a C4). Les fractures vertébrales et les 1ésions médullaires associées ont donc
un fort impact sur la qualité de vie des patients, un fort colt sociétal. La protection du rachis
et le traitement des traumatismes impliqués est en constante amélioration (Lenehan, Street et

al. 2012), mais des lacunes dans leur compréhension persistent.

L’étude des traumatismes du rachis est ardue notamment car de nombreux types de
Iésions existent. Les différents patrons de fracture vertébrale ont été observés et décrits dans
des classifications cliniques (Holdsworth 1970; Denis 1983; Magerl, Aebi et al. 1994;

Vaccaro, Lehman et al. 2005), et sont généralement regroupées en fractures par compression,



par distraction (ou traction), par cisaillement ou par rotation. Ces classifications ont permis
de supposer par déduction la cause mécanique d’apparition des différents patrons de
fractures. Cependant, le lien entre les conditions de chargement du rachis et les fractures
observés est encore mal compris. De méme, les blessures médullaires peuvent étre de type
contusion (suivant une fracture comminutive), cisaillement (suivant une dislocation
vertébrale) ou traction (suivant une hyper-flexion du rachis). Les difficultés expérimentales
sur la moelle épiniere et la complexit¢ de I’environnement morphologique (variation
géométriques, interactions fluide-structure) font que la biomécanique des 1ésions médullaires
est encore mal comprise. Ce projet de theése s’intéresse donc a la fois aux fractures
vertébrales thoracolombaires, dont la prévalence est trés forte, et au lésions médullaires

associées.

En s’attardant sur la littérature, on observe que les études expérimentales (Duma,
Kemper et al. 2006; Garges, Nourbakhsh et al. 2008; Zhu, Lane et al. 2008) ou numériques
(Jones and Wilcox 2008) a ce sujet se focalisent généralement sur un seul type de fracture.
Les connaissances générées par ces ¢tudes ne sont donc pas suffisantes pour expliquer la
cause de I’ensemble des patrons de fractures connus. Concernant les blessures médullaires,
les propriétés intrinséques de la moelle épiniére (matériau mou viscoélastique (Cheng, Clarke
et al. 2008), dégradation post-mortem rapide (Oxland, Bhatnagar et al. 2011)) les rendent
difficiles a étudier. Il apparait cependant que I’outil numérique permet de s’affranchir des
biais expérimentaux, et est particulicrement adapté a I’étude de comportements lésionnels
multiples causés par différentes sollicitations mécaniques. Il est trés important de noter que la
sensibilité du comportement des modeles numériques aux propriétés qui leur sont données est
trés forte. Il existe actuellement un manque de connaissance fondamentale sur les propriétés
des différentes structures du rachis et de la moelle épinic¢re, notamment sous des conditions

traumatiques dynamiques.

L’objectif principal de cette thése est donc d’améliorer la compréhension des causes
mécaniques d’apparition des différents types de fractures vertébrales, ainsi que des éléments

d’influence (conditions de chargement, niveau vertébral, effet protecteur du liquide céphalo-



rachidien (LCR)) et de la biomécanique de la contusion médullaire. La problématique sera
divisée en sous-objectifs, qui viseront soit I’amélioration des connaissances sur les propriétés
de I’os vertébral ou de la moelle épiniere, soit I'utilisation de modéles nourris de ces

propriétés pour comprendre les phénomenes 1€sionnels précédemment évoqués.

Ce rapport de thése se divise en 10 chapitres. 11 débutera par une revue de la
littérature en rapport avec les thématiques scientifiques abordées (Chapitre 1), suivi d’une
présentation des objectifs de la thése qui découlent des lacunes de la littérature (Chapitre 2).
Les réponses a ces objectifs seront présentées dans un acte de conférence (Chapitre 3), 5
articles scientifiques (Chapitres 4 a 8), et un chapitre complémentaire (Chapitre 9). Le

rapport se terminera par une discussion générale (Chapitre 10), et une conclusion.

Les connaissances fondamentales sur la biomécanique des traumatismes du rachis
acquises durant cette thése dépassent le simple cadre de I’analyse du traumatisme. Elles
seront utilisées dans la prévention des Iésions, dans le développement de protections
innovantes. De méme, elles seront utiles a la mise en ceuvre de dispositifs médicaux ou
encore dans le choix de stratégies opératoires. Ainsi, les différentes problématiques abordées
donneront suite a des recommandations dans les domaines de la clinique, de la protection, et

des techniques de modélisation.






CHAPITRE 1

REVUE DE LITERATURE

Cette revue de littérature est un état des connaissances générales portant sur les
thématiques concernées par le sujet de thése. Une revue de littérature approfondie concernant

le sujet spécifique traité est proposée en début de chaque chapitre.

Le rachis est une structure mobile, complexe dont 1’étude de I’anatomie descriptive et
fonctionnelle est indispensable pour la compréhension des processus traumatiques. Cette
analyse sera focalisée ici sur I’anatomie du rachis thoracolombaire ainsi que sur celle du
systéme nerveux central. De méme la biomécanique des différentes structures qui contribuent
a la réponse mécanique des vertebres sera abordée. Cela concernera tout particulierement la
mobilité relative des vertébres du rachis thoracolombaire. Enfin, les propriétés mécaniques
des structures osseuses et disco-ligamentaires ayant été I’objet d’une thése précédente dans le
cadre du projet « Spine Model for Safety and Surgery » (SM2S - travaux d’Eric WAGNAC),
seules les propriétés mécaniques du systéme nerveux central relatées dans la littérature seront
exposées. Enfin, au regard des choix méthodologiques, il est indispensable de fournir une
vision aussi compléte que possible de la modélisation du rachis. A ce titre, I’ensemble des
modeles éléments finis de la colonne vertébral et du systéme nerveux central ayant donné
lieu a des publications sera décrit et comparés. Enfin, I’ensemble des informations
disponibles dans la littérature relatives aux lésions du rachis, puis de la moelle épiniere sera
recensé. La revue de la littérature concernant 1’anatomie et les 1ésions du rachis est inspirée

du rapport de projet de fin d’¢tudes de Solenne Lefevre (Lefevre 2010).



1.1 Anatomie et biomécanique du rachis thoracolombaire

1.1.1 L’os vertébral

Toutes les vertebres possédent une méme structure de base (voir Figure 1.1). Elles se
composent d’un corps vertébral, qui constitue la région portante, et en arriere d’un arc
vertébral. Le corps vertébral et ’arc vertébral délimitent le trou vertébral ou foramen
vertébral. La succession des trous vertébraux forme le canal vertébral qui renferme la moelle
épiniere. Il est important de noter que les vertébres cervicales, thoraciques et lombaires ont
des géométries légerement différentes les unes des autres, en particulier 1’orientation des

facettes articulaires varie en fonction du niveau vertébral.

Facettes articulaires
costales

Pédicule Y
vertebral

Processus
transverse

dFacette articulaire
superieure

Processus epineus

Figure 1.1 Identification des différentes zones d’une vertebre vue de dessus. Tirée
de Drake (2006)

L’arc vertébral est composé de trois processus et de deux lames. Le corps vertébral et
I’arc vertébral sont reliés par les pédicules vertébraux. Les pédicules sont des petits cylindres
osseux qui prolongent le corps vertébral vers 1’arriére. Enfin, sur 1’arc vertébral s’attachent
les processus transverses, le processus épineux et les facettes articulaires. Ces dernieres

participent aux liaisons intervertébrales.
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L’aspect extérieur des vertebres pourrait porter a croire que leur structure est
homogéne et isotrope. Cependant, chaque vertébre est composée d’os cortical et d’os
spongieux. L’os cortical est la partie dure et résistante de 1’0s, formant une coque externe
mince autour de la vertebre. Au niveau des plateaux vertébraux, son épaisseur varie entre
0,15 et 3,18 mm (Zhao, Pollintine et al. 2009). L’os spongieux est moins dense que 1’os
cortical et est présent essentiellement dans le corps vertébral de la vertébre. Il est constitué de
lamelles osseuses appelées trabécules, assimilables a des poutres. La répartition des
trabécules dans le corps vertébrale est inhomogene et isotrope (Gong, Zhang et al. 2007).
Leur organisation et leur orientation sont régies par les contraintes mécaniques exercées sur

le corps vertébral (Wolff, Maquet et al. 1986).

1.1.2 Les disques intervertébraux

La taille des disques augmente depuis le haut jusqu’au bas du rachis, avec
approximativement 45 mm en dimension antéropostérieure, 64 mm de large et 11 mm

d’¢épaisseur dans la région lombaire.

Chaque disque intervertébral ressemble a un coussinet constitué de deux parties; le

noyau pulpeux et I’anneau discale (voir Figure 1.2).

Le noyau pulpeux occupe la zone centrale; c’est une masse gélatineuse hydrophile qui
procure au disque une certaine élasticité et compressibilité. I contient pres de 85% d’eau. Par
ailleurs, il n’existe pas de limite nette entre le noyau et ’anneau discal mais une zone de
transition. Le noyau est entouré d’une zone périphérique de fibres de collagene et de cartilage
fibreux résistant: I’anneau fibreux. L’anneau fibreux est souvent considéré comme un
composite multicouches. Dans chaque couche, les fibres de collagéne sont orientées dans le

méme sens mais cette orientation change d’une couche a 1’autre.



Anneau fibreux
Noyau pulpeux

Lamelles de fibro-cartilage

1.
2.
3.
4.

Corps vertébral

Figure 1.2: Structure du disque intervertébral.
Tirée de Kamina (1997)

Cette organisation confére au disque intervertébral sa résistance et sa rigidité.
L'activité physique et les phases de repos entrainent des cycles de chargement mécanique et
provoquent ainsi des circulations de fluide entre le disque et les vertebres. Les disques
solidarisent les vertébres et résistent a la tension dans la colonne vertébrale, ils font office
d’amortisseurs lors de I’activité physique, ils permettent a la colonne vertébrale de fléchir, de
s’étendre et de se pencher sur le coté. En position debout, le disque intervertébral est

principalement soumis a des contraintes compressives.

Le comportement mécanique du disque intervertébral est viscoélastique. La
viscoélasticité concerne les matériaux biphasiques se comportant comme un fluide visqueux
et un solide élastique. Elle se traduit par une réponse variant dans le temps lors de
I’application d’une contrainte ou d’une déformation constante. On distingue le fluage, ou
phénomene de déformation croissante lorsqu’une contrainte constante est appliquée, de la
relaxation de contraintes, ou phénoméne de diminution des contraintes lorsqu’une

déformation constante est appliquée.



1.1.3 Les ligaments

La colonne vertébrale est maintenue par un systéme complexe de ligaments dont les
principaux sont les ligaments longitudinaux antérieur et postérieur (voir Figure 1.3). Il existe
aussi les ligaments inter et supra épineux, les ligaments jaunes, les ligaments inter

apophysaires et les ligaments capsulaires (voir Figure 1.4).

Ligament longitudinal
postérieur

s

Ligament longitudinal
antérieur

Figure 1.3: Ligaments
postérieur et antérieur.
Tirée de Drake (2006).

Le ligament longitudinal antérieur est amarré a la base du crane par son extrémité
supérieure et a la face antérieure du sacrum par son extrémité inférieure. Il s’élargit
graduellement de haut en bas en adhérant fortement aux corps vertébraux. Ce ligament

empéche I’hyper extension de la colonne.

Le ligament longitudinal postérieur est disposé sur la face postérieure des corps
vertébraux. Tout comme le ligament longitudinal antérieur, il est solidaire tout le long de la

colonne des corps vertébraux et des disques intervertébraux. Le ligament longitudinal
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postérieur s’oppose lui a I’hyper flexion de la colonne, il est plus étroit et moins résistant que

le ligament longitudinal antérieur.

Les ligaments inter-épineux et supra-épineux s’étendent entre les processus épineux

des vertebres adjacentes. IIs s’insérent sur toute la hauteur du processus épineux.

Les ligaments jaunes relient entre elles les lames des deux vertébres adjacentes. Ces
ligaments minces sont essentiellement composés de tissu élastique et participent a la
formation de la paroi extérieure du canal vertébral. Ces ligaments empéchent 1’écartement
des lames lors des mouvements de flexion et guident le retour a la position anatomique lors

de 1’extension.

Les ligaments inter-apophysaires sont des ligaments de petites tailles qui relient les

apophyses transverses.

Les ligaments capsulaires maintiennent le contact entre les processus articulaires.
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Ligament jaune
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Ehi Ligament | 4 !
supraépineux i )
ki ~ interépineux £ "'IL"}—\"M( 1 ’4})1&
e ~— - rriére

Bas Bas Canal vertébral

Ligament

Ligament jaune
supraépineux

Figure 1.4: Ligaments inter-épineux, jaunes et inter-apophysaires. Tirée de Drake (2006)




11

1.1.4 La mobilité du rachis

Le rachis supporte d’importantes charges, du fait du poids du corps sus-jacent et des
forces générées par les efforts de soulévement, ce qui requieére une grande stabilité. Il doit

¢galement assurer avec les hanches la mobilité du tronc.

Tout d’abord, la stabilité du rachis est assurée a tous les niveaux par trois systémes :

- un appareil articulaire composé en avant par les deux corps vertébraux et le disque
intervertébral, et en arriere par deux articulations unissant les apophyses articulaires
des deux arcs postérieurs.

- les ligaments; I’ensemble des ligaments limite I’amplitude des mouvements.

- de faibles contractions musculaires s’adaptant aux variations de posture.

La mobilit¢ du rachis est le fruit de plusieurs contributions. Au niveau d’une unité
fonctionnelle (segment de 3 vertébres), le disque intervertébral permet une grande étendue de
mouvements (6 degrés de liberté¢), mais ceux-ci sont limités par le jeu des articulations
apophysaires et la mise en tension des ligaments. Plus précisément, les facettes articulaires se
comportent comme des guides dont la fonction est d’orienter le mouvement et les structures
ligamentaires et les muscles comme des freins qui vont lui donner des limites physiologiques.
Les amplitudes de ces mouvements sont trés variables suivant les individus (age, sexe,
musculature et élasticité¢ des tissus) et suivant le niveau considéré. Chaque mouvement du
rachis est la somme de mouvements intervertébraux des unités fonctionnelles de faible

amplitude.
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Figure 1.5: Mobilité du rachis: A. flexion extension, B.
inflexion latérale, C. torsion. Tirée de Kapandji (1994)

Le mouvement de flexion (amplitude de 110°.) est un mouvement plan de la colonne
vertébrale. Il entraine, dans le plan sagittal, des mouvements de rotation d’un axe
perpendiculaire au plan sagittal et de translation pour chacune des vertebres, c’est un
mouvement d’ensemble postéro-antérieur. Le mouvement de flexion induit un pincement en
avant (antérieurement) ainsi qu’un baillement en arriere (postérieurement) du disque
intervertébral. Le mouvement est guidé par les apophyses articulaires. Il est surtout limité par

les ligaments communs postérieurs, supra épineux et interépineux.

Le mouvement d’extension a une amplitude de 35° avec pour extréme 145° pour les sujets
trés souples. Le mouvement d’extension est similaire au mouvement de flexion mais inversé
c'est-a-dire que c’est un mouvement antéro-postérieur. De méme, a I’inverse du mouvement
de flexion, le mouvement d’extension induit un pincement sur les fibres postérieures et un
baillement sur les fibres antérieures du disque intervertébral. Le mouvement est lui aussi
guidé par les apophyses articulaires et limité par le ligament longitudinal antérieur ainsi que

par le contact des apophyses épineuses.
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FLEXION EXTENSION

Figure 1.6: Flexion — extension. Tirée de clubortho.fr

Le mouvement d’inclinaison latérale ou inflexion (amplitude de 75° par co6té)
s’accompagne d’une rotation anatomique des verteébres autour d’un axe perpendiculaire au
plan frontal ainsi que de mouvements de translation paralleles au plan frontal. Les
mouvements d’inclinaison latérale sont obtenus par glissements antisymétriques au contact
des deux surfaces articulaires associés a un écrasement latéral du disque intervertébral. En
effet le mouvement d’inflexion latérale fait intervenir un pincement discal du coté de
I’inflexion, un baillement discal de I’autre c6té. Ce mouvement est guidé par les apophyses
articulaires qui glissent selon le plan sagittal. Au niveau thoracique, I’inclinaison des
vertebres s’accompagne de rotation axiale et vice versa. Les mécanismes d’inclinaison

latérale et de rotation axiale se combinent pour créer cette synergie appelée aussi couplage.

Le mouvement de rotation (amplitude de 90° de chaque coté) autour de 1’axe
vertébral est un mouvement induit par une sollicitation en torsion. Lors d’'un mouvement de
rotation axiale, les fibres du disque intervertébral sont fortement sollicitées de manicre

oblique. Le mouvement est ici aussi guidé par les apophyses articulaires.
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Les données concernant I’amplitude de mouvement sont générales a 1’ensemble du

rachis, mais chaque zone rachidienne a ses propres amplitudes de déplacement.

Chaque mouvement primaire décrit ci-dessus (mouvements de flexion-extension,
inflexion torsion) est accompagné de mouvements secondaires. Ces mouvements secondaires
sont le résultat des phénomeénes de couplages induits par les facettes articulaires et par le jeu

de tensions asymétriques des ligaments verticaux et obliques. Le tableau et la figure suivants

(Delerba 2001) synthétisent ces couplages.

Tableau 1.1 Mouvements couplés. Tirée de Delerba (2001). La direction x est postéro-
antérieure, la direction y est de droite a gauche, et la direction z est caudo-rostrale.

Niveaux thoraciques Niveaux lombaires
Couplages . Mouvement .. Mouvement
Mouvement principal R Mouvement principal R
couplé couplé
Rotation de la vertébre Rotation de la vertébre
Flexion supérieure autour de y+ et / supérieure autour de y+ et /
translation suivant x+ translation suivant x+
Rotation de la vertébre Rotation de la vertébre
Extension | supérieure autour de y- et / supérieure autour de y- et /
translation suivant x- translation suivant x-
Torsion Roltation de la vertebre Rotation Roltation de la vertebre Rotation
gauche supérieure autour de z+ et |autour de x-| supérieure autour de z+ et |autour de x-
translation suivant y+ ou de x+ translation suivant y+ ou de x+
Inflexion Rotation de la vertebre Rotation Rotation de la vertébre Rotation
latérale supérieure autour de x- et |autour de z+| supérieure autour de x- et |autour de z+
gauche translation suivant y+ ou de z- translation suivant y+ ou de z-

1.2 Anatomie et histologie du systéme nerveux central

Le systeme nerveux central est un systéme anatomique majeur dans le controle

sensori-moteur du corps humain. C’est lui qui fait le lien fonctionnel entre le cerveau et
I’ensemble de I’appareil nerveux et musculaire réparti dans tout le corps humain. II est
composé d’éléments morphologiques fonctionnels comme la substance blanche, la substance
grise, les racines nerveuses, un systéme sanguin, et d’éléments morphologiques structurels

comme la pie-mere, I’arachnoide, la dure-mere, un ensemble de ligaments et de la graisse. La
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moelle épiniére (substances blanche et grise) est baignée par du liquide céphalo-rachidien qui
joue a la fois un role fonctionnel et structurel. L’ensemble de ces structures anatomiques sont

visibles sur la Figure 1.7.
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Figure 1.7: Coupes de la moelle au niveau C4 (sur la gauche) et au niveau de la queue de
cheval (a droite). Tirée de Schuenke (2007)

1.2.1 La moelle épiniére

La moelle épiniére est composée de la substance grise et de la substance blanche. Ces
deux substances sont en fait des zones spécifiques de la moelle épiniére dans lesquelles sont
répartis respectivement les noyaux et les axones de mémes cellules nerveuses. Un lien

mécanique lie donc ces deux structures (voir Figure 1.8).
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Grary matter White matter

Figure 1.8: Schéma a échelle cellulaire des substances blanche et
grise. Tirée de Schuenke (2007)

La substance blanche est composée des axones, qui sont les structures cellulaires qui
servent a véhiculer les informations. Il existe dans la substance blanche des canaux
descendants, allant du cerveau vers les muscles, qui véhiculent des informations motrices. De
la méme manicre, des informations provenant de toutes les structures nerveuses réparties
dans le corps humain circulent dans des canaux ascendants vers le cerveau. La localisation de
ces canaux (visible en Figure 1.9) est trés importante en traumatologie. En effet, une 1ésion

pourra avoir un impact différent s’il ne touche que les canaux ascendants ou descendants.

{afferent) pathways

t Sensory and ascending
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Motor and descending (efferent)
pathways (red) 1
Pyramidal tracts

- Lateral corticospinal tract Dorsal Column Medial
Lemniscus System
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- Anterior corticospinal tract

Cuneate fasciculus

Extrapyramidal Tracts
- Rubrospinal tract
- Reticulospinal tracts
- Olivospinal tract
- Westibulospinal tract

Spinocerebellar Tracts
Posterior spinocerebellar tract
Anterior spinocerebellar tract

Anterolateral System
Lateral spinothalamic tract

Anterior spinothalamic tract

Spino-olivary fibers

Figure 1.9: canaux ascendants et descendants de la moelle
épinicre. D'apres Mikael Hiaggstrom.
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1.2.2 Les racines nerveuses

Des extrémités des cornes ventrales et dorsales de la moelle épiniére sortent les
racines nerveuses. De chaque c6té (droite et gauche) de la moelle épinicre, les racines
antérieures et postérieures cheminent vers les espaces interpédiculaires avant de fusionner et
de sortir de la cage osseuse constituée par les vertébres. Sur les racines dorsales, avant leur
fusion avec les racines ventrales, se trouvent les ganglions spinaux, qui sont un amas de
corps cellulaires de neurones sensitifs. Les ganglions spinaux se trouvent entre les pédicules
de deux vertébres différentes, et sont souvent lésées dans le cas de disques intervertébraux
atteints de pathologies dégénératives. Ils peuvent également Etre atteints dans certains cas

traumatiques.
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Figure 1.10 Niveaux spinaux et niveaux vertébraux

1.2.3 Insertion de la moelle épini¢re dans le rachis

La moelle épini¢re circule tout au long de la colonne vertébrale dans le canal
médullaire. A 1’état immature, la moelle épiniére a la méme taille que le rachis. Cependant la

moelle ne grandissant pas aussi vite que le rachis, celle-ci se termine chez I’adulte entre les
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vertebres lombaires L1 et L2 (selon I’individu). Chez un sujet mature, les niveaux vertébraux
ne correspondent donc pas aux niveaux spinaux (voir Figure 1.10). Les racines circulant
entre les vertebres de L2 au sacrum forment un réseau de racines appelé cauda equina (ou
queue de cheval). A son extrémité rostrale, la moelle épinicre est fixée au cerveau, et a son
extrémité caudale (conus medullaris), la moelle est fixée au sacrum par I’intermédiaire du

filum terminale, qui est la prolongation de la pie-mére.

1.2.4 Pie mére

La pie mere est une membrane fine de tissu conjonctif vascularisé, qui tapisse la
surface externe de la matiere blanche et des racines nerveuses. Elle joue a la fois un role
nourricier de par les vaisseaux sanguins qui y circulent avant de pénétrer dans la moelle, et
un réle protecteur de par son module d’élasticité supérieur a la moelle. La pie meére est
parfois associée a 1’arachnoide, qui est une membrane avasculaire ayant I’apparence d’une

toile d’araignée située entre la pie mere et la dure mere.

1.2.5 Dure meére

La dure mére est la membrane la plus externe du systéme nerveux central. Il s’agit
d’une membrane fibreuse rigide jouant un fort réle protecteur. Elle est séparée des structures
osseuses par 1’espace péridural dans lequel se trouvent de la graisse ainsi que des veines et
arteres. La dure mere, I’arachnoide et la pie mere forment les méninges, qui sont présentes de

la boite cranienne au sacrum.

1.2.6 Liquide céphalo-rachidien (LCR)

Entre la dure meére et la pie mére circule le LCR, qui est un fluide corporel assurant le
transport d’hormones et de nutriments, et qui joue un role immunologique. Le LCR assure
¢galement un rdle protecteur en faisant office de coussin fluide protégeant la moelle de chocs

mécaniques. Son volume total est d’environ 150mL, qui se renouvélent 3 a 4 fois par jour.
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1.2.7 Structures ligamentaires

La moelle est maintenue a la dure mére de maniére longitudinale et sur toute sa
longueur par les ligaments dentelés. Les ligaments dentelés sont des extensions latérales de la
pie mere, qui ont des points de fixation sur la dure mere, entre chaque racine nerveuse.

Chaque individu est doté de 21 a 22 paires de ligaments dentelés.

La dure mere est liée aux structures osseuses par différents ligaments (Barbaix,
Girardin et al. 1996; Grimes, Massie et al. 2000; Wadhwani, Loughenbury et al. 2004). Les
ligaments de Hoffman sont présents dans différentes directions, antérieurement aux racines
spinales, ou entre celles-ci. Les ligaments de Trolard lient la dure mére au mur postérieur du
corps vertébral. Les opercules de Forestier lient la dure mére qui entoure les racines

nerveuses aux pédicules les plus proches.

1.3 Propriétés mécaniques du SNC

Le systéme nerveux central est un systéme mécanique composé de plusieurs ¢léments
assemblés, entre lesquels il existe des liens mécaniques, et des propriétés de contact
spécifiques. Chaque élément a des propriétés mécaniques propres, souvent complexes
comme pour la plupart des tissus organiques. En 1978, Tunturi propose une évaluation
mécanique du SNC chez le chien in vivo. Les propriétés mécaniques de différentes structures
(moelle, pie mere, ligaments dentelés) sont décrites séparément. De la méme manicre, le
comportement de la pie mere par le biais d’un test mécanique sur le systéme pie mere —
parenchyme (substances blanche et grise) a été décrit (Ozawa, Matsumoto et al. 2004). Les
autres études se sont focalisées sur la description détaillée du comportement mécanique des
différentes structures en jeu de manicre individuelle, et sur la proposition de modeles
mathématiques de comportement mécaniques. Le principe général des essais mécaniques
pratiqués sur le SNC (in vivo et in vitro) a ét¢ décrit dans la littérature (Cheng, Clarke et al.
2008). Une description succincte des protocoles expérimentaux des principales études de
référence pour ce travail de theése est disponible en Annexe 1. Dans les paragraphes suivants

seront décrits les résultats de ces études pour les différentes structures anatomiques.
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1.3.1 Moelle épiniére

Les ¢études mécaniques de la moelle épiniere ont été abordées par le biais de différents
types d’essais. Les essais de traction du systéme pie mere — parenchyme ont été les plus
fréquents (Bilston and Thibault 1996; Fiford and Bilston 2005; Oakland, Hall et al. 2006)
suivi par les essais de compression transverse (direction antéro-postérieure) (Galle, Ouyang
et al. 2007). Ces essais ont mis en avant le caractére fortement non linéaire (« J-shape »
caractéristique) dépendant du taux de déformation (voir Figure 1.11). Une méthodologie
couplant expérimentation et modeles par éléments finis a été proposée (Ichihara, Taguchi et
al. 2001) pour montrer que la substance grise est plus rigide et fragile que la substance
blanche (voir Figure 1.12). Chacun de ces auteurs propose un modele mathématique
correspondant au comportement observé expérimentalement. Le détail des différentes lois
utilisées sont visible dans le Tableau 1.1 Récapitulatif des propriétés de la moelle épinicre

reportées dans la littérature.
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Figure 1.11: Comportement en traction de la moelle épiniére
a différents pourcentages de déformation et taux de
déformation. Tirée de Fiford (2005, p. 1511)



21

80

Stress (kPa)

gray matter

white matter

[——

100 150

Strain (%)

Figure 1.12: Comportement d'échantillons isolés de substances blanche et
grise. Tirée de Ichihara (2001, p. 364)

Tableau 1.1 Récapitulatif des propriétés de la moelle épiniére reportées dans la littérature.

Source

Dure meére ‘ Substance blanche |

Substance grise

(Bilston and Thibault 1996)

Quasilinear viscoelastic model (Fung) OU hyperelastic model OU four
element viscoelastic fluid model

(Ichihara, Taguchi et al. 2001)

| 0,097 MPa/ 165% failure | 0,159 MPa/44% failure

(Fiford and Bilston 2005)

Non-linear viscoelastic model

(Galle, Ouyang et al. 2007)

Hyperelastic Mooney-Rivlin
strain energy function

(Bertram, Bilston et al. 2008)

Linear visco-elastic

(Kroeker, Morley et al. 2009)

Linear elastic: E=0,26MPa

(Galle, Ouyang et al. 2010)

| Offiset |

En 2008, un récapitulatif et un comparatif des valeurs publiées des modules tangents

pour la courbe contrainte déformation de la moelle épiniere a été fait (Cheng, Clarke et al.

2008). On notera que pour les essais de traction sur la moelle compléte, le module équivalent

relaté se situe entre 1 et 2 MPa, pour des taux de déformations allant de 0.002 a 0.24s™". Les

modules donnés par Ichihara pour la substance blanche et la substance grise sont

respectivement de 0.097 et 0.159MPa (extrapolation linéaire de la partie linéaire des courbes
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de la fig. 2G (Ichihara, Taguchi et al. 2001)). La raison de cet écart semble étre la présence

de la pie mere dans les essais sur moelle compléte.

1.3.2 Structures anatomiques environnantes

Sous I’hypothése d’un comportement linéaire élastique, des données présentes dans la
littérature (Tunturi 1978) permettent de déterminer par calcul un module équivalent de 9.7
MPa pour la pie mére. En 2004, Ozawa suggere que la pie mére a un module équivalent de

2.3 MPa, soit 460 fois supérieur a celui du parenchyme.

Le comportement de la dure mere est décrit (Runza, Pietrabissa et al. 1999) comme
linéaire et isotrope transverse, avec des modules d’Young différents dans les sens
circonférentiel et longitudinal. En 2003, un mod¢le mathématique viscoélastique non linéaire
basé sur la théorie de Fung (Fung 1993) est proposé (Wilcox, Bilston et al. 2003) pour

décrire le comportement de la dure mere, dans son sens longitudinal et circonférentiel.

Le liquide céphalo rachidien est composé a 98% d’eau. Il est donc supposé qu’il

adopte un comportement aqueux.

En 2005, un test de traction (souris in vitro) d’une racine nerveuse a été¢ proposé
(Singh, Lu et al. 2006). Il montre un comportement dépendant du taux de déformation. En
2007 un test (souris in vitro) d’arrachement d’une racine nerveuse de son attachement a la
moelle épinicre a été¢ décrit (Kulkarni, Massie et al. 2007). Ces travaux fournissent des

informations quantitatives sur les charges a la rupture.

En 1’état actuel des connaissances, il semblerait que les propriétés mécaniques des

ligaments internes au SNC soient encore mal connues.
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1.4  Classification des Iésions du rachis

Apres avoir analysé les propriétés anatomiques et mécaniques des différentes
structures anatomiques concernées, un état des connaissances portant sur les types de 1ésions
rachidiennes a été fait. L’analyse des fractures du rachis se fait a travers différents outils
d’imagerie. En effet, c’est I’analyse des radiographies standard de face et de profil, des
images de la tomodensitométrie (CT-scan) ou encore des images par résonance magnétique
(IRM) qui permet de caractériser une fracture. Généralement, pour définir et classer une
fracture, on observe dans un premier temps le systéme osseux, puis le complexe ligamentaire

et enfin 1’atteinte neurologique.

L’historique des classifications refléte les évolutions dans la compréhension des
mécanismes 1ésionnels grace aux progrés des techniques d’observation des fractures. En
1930, la premicre classification des fractures du rachis est proposée (Bohler 1930), qui
distingue cinq types de lésions: les fractures en compression, en flexion-distraction,
extension, cisaillement et rotation. De nombreux auteurs ont par la suite fait des propositions
de classification; parmi celles-ci on retrouve chronologiquement la classification de Denis
(Denis 1983), la classification AO (Magerl, Aebi et al. 1994), la classification TLISS/TLICS
(Vaccaro, Lehman et al. 2005).

La premicre classification a rencontrer un succes aupres des praticiens est la
classification de Denis (Denis 1983), datée de 1983, basée sur un systéme a trois colonnes.
Cette classification a un objectif d’aide a la décision auprés des médecins et repose sur le
principe suivant : une lésion traumatique se retrouvant dans deux colonnes (ou plus) est
instable et nécessite un traitement chirurgical. L.’auteur a aussi décrit quatre 1ésions majeures:
les compressions simples (mécanisme de compression, flexion), les burst (compression
axiale), les seat-belt type fracture (flexion—distraction) et les fractures—dislocation. En 1994,
une classification (AO) utilisant un schéma plus détaillé est publiée (Magerl, Aebi et al.
1994). 11 décrit trois types de fractures principales comprenant chacun trois groupes, puis
trois sous-groupes, ce qui fait un total de 27 Iésions différentes décrites. Les trois types

principaux de fractures correspondent a des mécanismes en compression, en distraction et en
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rotation. Cette classification possede 1’avantage pour un mécanicien d’étre trés descriptive
bien que complexe pour un praticien. Enfin, en 2005 un groupe de chirurgiens publie une
nouvelle classification (Vaccaro, Lehman et al. 2005) intitulée thoracolumbar injury
classification and severity score (TLISS et TLICS) qui a pour vocation de simplifier les
classifications et ainsi d’avoir plus de portée au niveau de ’aide a la décision des praticiens.
Le principe repose sur un total de points. Un certain nombre de points est attribué en fonction
de I’atteinte neurologique, du type de fracture et de I’atteinte du complexe ligamentaire
postérieur (PLC). En fonction du nombre de points obtenu, le chirurgien décidera ou non

d’opérer.

Pour ce projet, la classification de Magerl a été préférée notamment parce que Magerl
fournit une description exhaustive des différents types de fracture. Elle superpose une
classification descriptive des différents types de blessure a une analyse des mécanismes

« cinématiques » de la fracture.

1.5 Lésions de la moelle épiniére et critére de lésion neurologique

Les principales causes mécaniques de Iésion de la moelle épiniére sont connues et
recensées dans la littérature. Les modes lésionnels principaux relatés dans les articles a
orientation biomécaniques sont la contusion (compression transverse dynamique de la
moelle), le cisaillement (causé par un mouvement de cisaillement entre deux vertebres) et la
traction (causée par une hyperflexion de la colonne vertébrale). Les cas de section de la
moelle épiniére sont rarement vus en clinique, ces cas €tant souvent accompagnés du déces
de la victime du traumatisme. Les racines nerveuses peuvent également étre soumises a de la
traction menant a leur arrachement de la moelle épiniére. Les ganglions spinaux peuvent étre
1ésés par des mécanismes plus dégénératifs que traumatiques (hernies discales) et ne seront

donc pas la priorité de cette étude.

Le développement d’un critére 1ésionnel est plus compliqué pour la moelle qu’il ne
I’est pour 1’0s ou les structures ligamentaires. En effet, la 1ésion ne se produit pas par rupture,

mais par un enchainement de phénomenes physico-chimiques complexes incluant une
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surcharge intracellulaire de calcium menant a une démyélinisation ou a des dommages
axonaux (voir Figure 1.13). Le développement d’un critére Iésionnel neurologique

mécanique passe donc par des études couplées de tests mécaniques et d’analyses biologiques.

CELLULAR NON-CELLULAR]
RESPONSE RESPONSE
m
e Cytokines
eutrophils Niestouki
& interferons
- TNFo

Lymphocytes .

Arachidonic Acid
Metabolites

Wicmgile - Prostaglandins
- Prostacyclin
- Thromboxane Az
Macrophages Complement
-C3a, C5a

RECRUITMENT &

~~acTvation_~

Figure 1.13: Phénomeénes physico-chimiques
déclenchés par un traumatisme médullaire. Tirée de
Kwon (2004, p. 456).

Les criteres les plus basiques sont basés sur des observations cliniques. En 2002, le
critere trés général de 1’occlusion du canal médullaire est utilisé (Cusick and Yoganandan
2002). Il permet d’avancer que des dommages irréversibles apparaissent lorsque 1’occlusion
dépasse 1/3 du canal. Cependant, en 1994 avait été donnée (Rasmussen, Rabin et al. 1994)
une évaluation plus précise de ce critere en donnant comme limite de « séquelles

neurologiques sérieuses » un TSA (Transverse Spinal Area) inférieur a 1cm?.

Un second type de critere couple des essais mécaniques a des révélateurs de
dommage cellulaire (souvent HRP — HorseRadish Peroxydase). En 2007, de la substance
blanche de cochon d’inde a été comprimée jusqu’a 90% (Galle, Ouyang et al. 2007), afin de

noter 1’augmentation progressive de la fixation du HRP dans différentes zones de
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I’échantillon. En 2008 et 2009, deux articles (Choo, Liu et al. 2008; Choo, Liu et al. 2009)
traitent de 1’analyse d’essais mécaniques (contusion, cisaillement et traction) sur de la moelle
de rat in vivo. Ils ont ainsi pu observer I’impact de sollicitations mécaniques sur les structures

cellulaires du systéme nerveux central, a différents intervalles post-traumatiques.

En 2007, ’importance de 1’étude dynamique de la fracture pour prévenir de maniére
fiable la 1ésion neurologique a été soulevée (Dai, Wang et al. 2007). Notamment, deux études
(Panjabi, Kifune et al. 1995; Wilcox, Boerger et al. 2003) montrent que le taux d’occlusion
dynamique (pendant la fracture) est plus important que le taux d’occlusion résiduel (apres le
traumatisme, observé en clinique ; voir Figure 1.14) . Dans la méme optique, il a ét€ montré
(Shi and Whitebone 2006) que lors de la contusion de la moelle épiniére, I’augmentation du
taux de déformation implique une augmentation du pourcentage d’axones 1€sés, et une

diminution de la probabilité de guérison.
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Figure 1.14: occlusion dynamique du canal médullaire. Tirée de Wilcox
(2002, p. 383)

Tous ces ¢léments doivent entrer en compte lors du développement d’un critére de
lésion neurologique. A ceux-ci doit étre associée une base de données clinique, les seules
Iésions post-traumatiques réellement observable chez 1’humain in vivo étant en clinique.

Ainsi, un couplage des données de la littérature, d’analyses par MEF et de données cliniques
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permettront éventuellement la précision d’un critére, sur le méme modele proposé pour le

cerveau en 1995 (Ueno, Melvin et al. 1995).

1.6 Modéles par éléments finis du rachis

Chaque MEF rachidien posséde ses propres caractéristiques géométriques, de
maillage et de propriétés mécaniques. Ces propriétés sont intrinseques a chaque modele, et
sont choisies en fonction de I’utilisation qui en sera faite. Dans cette partie du rapport, une
description succincte des types de modéles portant sur 1’étude des lésions des structures du
rachis qui existent sera effectuée. Ceux-ci sont catégorisés selon 1’étendue de la zone

anatomique qu’ils considerent.

1.6.1 Corps vertébraux ou vertébres isolées

Ces MEF visent pour la plupart 1’étude de la 1ésion de vertebres personnalisées, et la

prédiction de la force a la rupture et du lieu d’initiation pour un individu donné.

Dans ces modeles, I’effort a été porté sur le raffinement du maillage, qui peut
représenter la géométrie observée sur scanner jusqu’a I’échelle du voxel. Celui-ci peut étre
compos¢ d’¢éléments briques a 8 nceuds générés a partir des voxels des images CT (Dall'Ara,
Schmidt et al. ; Crawford, Rosenberg et al. 2003) ou du contour de chaque tranche (Wilcox
2007), d’un mélange d’¢léments briques a 8 nceuds recouverts d’¢éléments tétraédriques a 4
nceuds (Wang, Teo et al. 2005), ou d’un maillage composé d’éléments tétraédriques a 4
nceuds (os spongieux) recouverts d’éléments coques a 3 nceuds (os cortical) (Imai, Ohnishi et

al. 2006).

Les propriétés mécaniques des MEF en question sont généralement des lois de
comportement ¢élastique linéaire isotrope (Dall'Ara, Schmidt et al. ; Wilcox 2007), élastique
linéaire orthotrope (Crawford, Rosenberg et al. 2003) ou ¢lasto-plastique isotrope (Imai,

Ohnishi et al. 2006).
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Figure 1.15 Différents types de modeles par éléments finis de vertébres isolées.
A) éléments obtenus a partir des voxels. Tirée de Dall’Ara (2010, p.2377)
B) éléments obtenus a partir des contours. Tirée de Wilcox (2007, p. 671)
C) éléments briques et tetras (contours). Tirée de Wang (2005, p. 30)
D) éléments tetras recouverts d’éléments coques. Tirée de Imai (2006, p. 1792).

1.6.2 Unités fonctionnelles (2 ou 3 vertébres)

Des modeles d’unités fonctionnelles ont été¢ développés afin de mieux comprendre le
mécanisme de blessure en jeu lors d’un traumatisme. En effet, ces modeles comprenant des
structures disco-ligamentaires et plusieurs vertebres, une cinématique intervertébrale peut

étre observée afin d’expliquer certains phénomenes apparaissant lors d’une 1ésion du rachis.

Une unité fonctionnelle de rachis bovin a été reconstruite (Wilcox, Allen et al. 2004),
qui permet de prédire la formation d’un fragment osseux dans le cas d’une fracture
comminutive. Les structures environnantes (ligament postérieur longitudinal, moelle
¢épiniére) ont montré 1’apparition d’un fragment osseux causé principalement par I’interaction
des facettes articulaires, et la cinématique de compression du systéme nerveux central. Un
autre modele (Qiu, Tan et al. 2006) conforte 1’hypothese selon laquelle la pénétration du

matériel nucléaire dans le plateau vertébral serait 1’origine de 1’éclatement du corps vertébral.
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Un mod¢le dans lequel une tumeur de taille variable a été insérée dans le corps
vertébral a été créé¢ (Whyne, Hu et al. 2003). Par le biais de cette spécificité, ainsi que par des
propriétés mécaniques complexes, ce modele permet d’étudier les variations du

comportement vertébral en fonction de I’évolution de différentes pathologies.

A) B) 0)

Figure 1.16: Différents types de modeles par éléments finis de segments vertébraux.
A) modéle incluant la moelle épinicre. Tirée de Wilcox (2004, p. 482)
B) modele du segment T12-L1. Tirée de Qiu (2004, p. 658)
C) modele de vertebre cancéreuse. Tirée de Whyne (2003, p. 656)

1.6.3 Rachis complet ou humain complet

Des modeles de rachis humains complets ont ét¢ développés, et ne possédent
généralement pas le raffinement et les propriétés nécessaires a 1’étude des 1ésions du rachis et
ne seront donc pas décrits de maniére extensive. Ces modeles ont pour vocation d’étudier des
accidents a I’échelle du corps humain, et sont plus adaptés a 1’étude du comportement
Iésionnel abdominal. Ils permettent d’observer la cinématique du traumatisme, et de prédire
des niveaux d’efforts et les énergies en jeu lors d’un impact qui représente souvent des

conditions accidentelles précises.
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Figure 1.17: Modéle HUMOS(Robin 2001)

1.7 Modéles éléments finis du systéme nerveux central

Tout comme les MEF du rachis, les modéles du SNC décrits dans la littérature ont
différents niveaux de précision. Les modeles de moelle isolée vont avoir un maillage plus
raffiné, des propriétés mécaniques plus complexes, et plus de structures anatomiques
modélisées. Les modeles de moelle incluse dans leur cage vertébrale n’ont pas cette
précision, mais permettent de simuler des mécanismes lésionnels plus en rapport avec la

réalité clinique.

1.7.1 Modéles de moelle isolée

En 2008 et 2009, un modele pie meére — parenchyme pseudo 3D (2D extrudé) au
comportement viscoélastique a été développé et utilisé (Kato, Kataoka et al. 2008; Kato,
Kanchiku et al. 2009). Ce mod¢le est peu raffiné mais montre bien I’influence de la

différence des propriétés mécaniques entre substances blanche et grise.
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En 2009, un modéle de moelle 3D, au comportement linéaire a été décrit (Li and Dai
2009). Le modéle montre la capacité d’un MEF a simuler une 1ésion médullaire, et a prédire,
dans le cas étudié d’hyper-extension, une concentration de contraintes dans les cornes

postérieures de la substance grise.

En 2009, une étude de sensibilité sur les propriétés mécaniques de la moelle épiniére
par ¢léments finis a ét¢ proposée (Sparrey, Manley et al. 2009). Un mod¢ele 2D dont les
propriétés matériau sont décrites par une loi hyperélastique, incompressible et isotrope
(Ogden) est sollicité¢ en compression transverse. L’étude de sensibilité porte sur la différence
entre modules tangents des substances grise et blanche. Il est suggéré que la détérioration des
propriétés mécaniques de la moelle avec 1’age cause une altération du comportement de

celle-ci, et donc une évolution du critére 1ésionnel.

Figure 1.18 Mode¢les segments de moelle épiniere isolés.
A) modele de moelle en deux dimensions. Tiré de Sparrey (2009, p. 587)
B) modé¢le de moelle deux dimensions extrudé. Tirée de Kato (2009, p. 556)
C) modele de moelle en trois dimensions. Tirée de Li (2009, p. 1142).

1.7.2 Modéle de SNC et rachis

Un premier modele de SNC (substances blanche et grise, LCR, dure mére et racines
nerveuses) intégré dans une unité fonctionnelle de 2 vertébres cervicale est proposé (Scifert,
Totoribe et al. 2002). Il s’agit d’un modele peu raffiné dont la validation expérimentale n’est
pas explicite dans ’article. Cependant, les résultats obtenus mettent en évidence qu’il existe

un lien entre cinématique du rachis et comportement de la moelle épiniére.
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En 2004, (Wilcox, Allen et al. 2004) un modele de SNC simplifi¢ (moelle et dure-
mere) a été utilis€é pour montrer le potentiel des modeles éléments finis pour étudier la

fracture comminutive et son influence sur le systéme nerveux.

En 2008, un article présentant un MEF de 3 vertébres cervicales comprenant un
modele de moelle simplifié¢ (moelle et dure mére) a été publi¢ (Greaves, Gadala et al. 2008).
Le modele est grossier et les propriétés mécaniques utilisées restent simples (¢élastiques
linéaires). Dans cet article, ’auteur montre la capacité d’un MEF a simuler une variété¢ de
Iésions neurologiques (contusion, cisaillement, traction). De plus, les résultats sont comparés

a des données expérimentales de la littérature.

Figure 1.19 Mod¢les de moelle épiniere dans la cage vertébrale.
A) tirée de Scifert (2002, p. 396)
B) tirée de Greaves (2008, p. 397).
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1.8 Bilan sur la littérature

Cette revue de la littérature permet de tirer quelques conclusions quant aux
connaissances actuelles sur les différents thémes scientifiques abordés dans cette these, ainsi

que d’en évaluer les manques.

L’anatomie de la colonne vertébrale et du SNC est trés complexe. Les géométries en
jeu sont fortement irrégulicres et la quantité d’éléments anatomiques différents est non
négligeable. Il est en outre important de garder a 1’esprit la grande influence de la variabilité
humaine sur le comportement mécanique du rachis de chaque individu. Les propriétés
mécaniques en jeu sont également complexes. Spécifiquement pour le SNC, le comportement
décrit dans la littérature est incomplet et souffre de la difficulté de tester ces structures in
vitro (dégradation post-mortem, matériaux trés mous). La moelle ayant un comportement non
linéaire dépendant du taux de déformation, il est compliqué de trouver une loi de
comportement adaptée, et le calibrage et la validation dans un mode¢le éléments finis doit se
faire avec de grandes précautions. De plus, une méthodologie spécifique devra Etre
développée pour définir un critére de Iésion neurologique, qui n’est pas décrit de manicre

générale et quantifiée dans la littérature.

Enfin, les modéles éléments finis qui existent ne sont pas réellement adaptés a la
traumatologie, que ce soit pour la moelle épini¢re ou le rachis. En effet, il n’existe pas de
modele raffiné du rachis thoracolombaire calibré et validé en statique et en dynamique
incluant la moelle et permettant d’observer de maniere fiable des profils de fracture. SM2S
est un modele de simulation raffiné et calibré en dynamique qui sera donc évalué et utilisé

pour les travaux qui vont étre réalisés dans cette these.






CHAPITRE 2

HYPOTHESES ET OBJECTIFS

La revue de la littérature a permis d’identifier les verrous scientifiques qui ont été
décrits dans des études antérieures, et qui forment une base de connaissance importante a
I’¢tude de la biomécanique des Iésions vertébro-médullaires. Les constats principaux

découlant de cette analyse sont les suivants :

e Les modéles d’os trabéculaire rendent rarement compte de I’inhomogénéité et de
I’anisotropie de ses propriétés mécaniques. Ceci est dii a un manque de raffinement dans
les descriptions qui en sont faites dans la littérature ;

e Les traumatismes vertébraux suivent des mécanismes multiples et complexes. Le lien de
cause a effet entre les causes des différentes fractures vertébrales est encore mal compris
et n’a jamais été décrit de maniere exhaustive et quantitative ;

e Une proportion non négligeable des lésions du rachis ostéo-ligamentaire causent des
lIésions de la moelle épiniere, qui peuvent laisser des séquelles fonctionnelles
irréversibles ;

e La géométrie du systeme nerveux central thoracolombaire dépend du niveau vertébral, et
comprend plusieurs éléments anatomiques. Les descriptions actuellement disponibles qui
en sont fait sont incomplétes ou souffrent de biais expérimentaux ;

e De méme, les propriétés mécaniques de la moelle épiniere sont décrites comme
viscoélastiques ; pour autant il n’existe pas de description de son comportement sous des
chargements dynamiques ;

e Les modéles existants de la moelle épiniére sont peu nombreux et simplifiés d’un point
de vue géométrique ou des propriétés mécaniques. En outre, aucun modele raffiné n’a été
utilisé pour décrire la biomécanique de la contusion médullaire et 1’effet protecteur du

LCR.
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La littérature a permis d’établir un bilan exhaustif sur ’anatomie du rachis et du
systéme nerveux central, sur leur comportement mécanique et les mécanismes lésionnels
qu’ils subissent. Afin de compléter I’étiologie des traumatismes vertébro-médullaires, notre
analyse a cherché a décomposer 1’analyse des Iésions ostéo-articulaires et des lésions

médullaires en émettant deux hypothéses principales :

HI1. Il existe un lien entre la sollicitation mécanique traumatique et les cartographies
cliniques des patrons de fractures rapportées dans la littérature.

H2. Lors d’une contusion médullaire le LCR joue un role protecteur quantifiable, et le
comportement lésionnel dépend du niveau vertébral.

Le travail proposé ici cherchera a vérifier ces hypothéses en combinant des approches
numériques et expérimentales pour décrire la biomécanique des lésions vertébrales et
médullaires. Ceci a nécessité la division de notre problématique en 2 objectifs principaux,

décomposés en 7 objectifs spécifiques :

Ol. Déterminer le lien entre la sollicitation mécanique traumatique et les cartographies
cliniques des patrons de fractures qui sont faites dans la littérature.

Cette premicre approche repose sur [’utilisation de modéles éléments finis
représentatifs de la réalité morphologique, structurelle et mécanique d’une vertébre. Une
premicre étape sera donc consacrée a la description raffinée des propriétés mécaniques
anisotropiques de I’os trabéculaire vertébral. La méthodologie qui sera ici employée combine
imagerie et expérimentation mécanique, et analyse statistique, et sera organisée selon les trois

sous-objectifs suivants.

O1.1. Construire un modele de régression permettant de calculer des propriétés
mécaniques anisotropiques a partir de parameétres microstructuraux de 1’os
trabéculaire.

01.2. Utiliser le modeéle statistique précédemment créé pour calculer des
propriétés mécaniques anisotropiques locales au travers du volume complet
d’os trabéculaire vertébral.

O1.3. Utiliser un MEF biofidéle raffiné pour décrire les mécanismes d’apparition
des fractures vertébrales. Plus spécifiquement, le modele SM2S sera utilisé
dans un plan de simulation afin d’établir un lien entre chargements
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mécaniques les patrons de fracture vertébrale, et de Iésions ligamentaires
décrits dans la littérature.

02. Quantifier [Datteinte mécanique de la moelle épiniére lors d’une contusion: effet
protecteur du LCR et influence du niveau vertébral.

Pour cela il est indispensable de fournir une modé¢lisation détaillée de la moelle

épiniere compatible avec le modele SM2S. Cet objectif requiert :

02.1. de donner des standards géométriques de la moelle épiniére (substances
blanche et grise, et canal vertébral) humaine saine in vivo.

02.2. de décrire des propriétés mécaniques non linéaires de la moelle épiniére
sous chargement transverse dynamique.

02.3. de créer un MEF de la moelle épiniere et des structures anatomiques
environnantes qui puisse s’intégrer au modele ostéoligamentaire SM2S, et
capable de reproduise un comportement traumatique. Ce modele sera utilisé
pour étudier la biomécanique de la contusion médullaire a différents niveaux
vertébraux et 1’effet protecteur du LCR.

02.4. Enfin, par combinaison d’approches expérimentale, d’imagerie, et
numérique, ce dernier objectif visera a proposer un critére lésionnel
mécanique pour la moelle épiniere.

Ces différents objectifs concernent donc soit le développement de connaissances
fondamentales nécessaires a la construction de modéles par éléments finis, soit I'utilisation
de modeles par ¢éléments finis pour comprendre le comportement lésionnel du rachis. La
figure 2.1 synthétise ces objectifs et leur organisation. On peut y constater la contribution de
chacune des études (article ou chapitre) de cette theése a I’atteinte des objectifs et hypotheses

posés.
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Figure 2.1 Organisation générale du travail de doctorat. Les deux thématiques de travail
(blessures vertébrales ou médullaires) sont abordées par le développement ou

l'utilisation de MEF.



CHAPITRE 3

PREDICTION OF BONE ANISOTROPIC MECHANICAL PROPERTIES IN
OSTEOPOROTIC HUMAN VERTEBRAL BODY FROM
MICROSTRUCTURAL PARAMETERS

Cet acte de conférence a pour but de répondre au premier sous-objectif du premier
objectif, a savoir de développer un mode¢le statistique de prédiction de propriétés mécaniques
anisotropiques a la rupture de [’os trabéculaire vertébral a partir de parametres
microstructuraux. Il n’existe actuellement qu’un seul modéle de prédiction de ce type dans la
littérature, dont 1’application pour 1’os trabéculaire du corps vertébral n’a pas été validée.
Dans ce chapitre, une combinaison d’imagerie, d’essais mécaniques et d’analyse statistique a
donc été employée pour créer un modele de prédiction adapté a I’os vertébral. L’efficacité de
ce modele a ensuite été évalué, et les données qu’il a permis de générer ont servi a comparer

I’anisotropie mécanique et 1’anisotropie structurelle.



40

L Fradet'*", A Vachonl’z, A Levasseur', PJ Arnoux’, and Y Petit'*
' Research center, HSCM, Montréal, Quebec, Canada
% Mechanical engineering department, ETS, Montréal, Quebec, Canada
3 LBA, IFSTTAR/Aix-Marseille University, Marseille, France

Acte de conférence (Société de biomécanique) publié¢ dans la revue « Computer Methods in

Biomechanics and Biomedical Engineering » le 7 aout 2013

3.1 Introduction

Microstructural (Keller, Moeljanto et al. 1992) and mechanical (Keaveny and Hayes
1993) properties and anisotropy of trabecular bone have been widely documented in the
literature. Both structural and mechanical properties are known to be influenced by age

through progression of osteoporosis.

The objective of this study is to find the best prediction model for anisotropic
mechanical properties of osteoporotic vertebral trabecular bone based on microstructural
parameters. This model will then be used to compare structural anisotropy (SA) and

mechanical anisotropy (MA).

3.2 Methods

Cubes (10x10x10mm) of trabecular bone were extracted from different areas of
twelve cadaveric human vertebral bodies. A total of 60 samples were finally obtained after

exclusion by visual inspection of cubes showing structural damage or cortical bone presence.

Bone volume fraction (BV/TV), structure model index (SMI), trabecular thickness
(Tb.Th), trabecular number (Tb.N), trabecular separation (Tb.Sp), connectivity density
(Conn.Dn), degree of anisotropy (DA) described as the maximum to minimum eigenvalue
ratio, and mean intercept length (MIL) corresponding to the three axes of the anisotropy

ellipsoid were measured on micro-CT images (35um) of the samples (Figure 3.1).
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Figure 3.1 Slice of a
sample of trabecular
bone after segmentation

Mechanical properties were then defined for each sample through mechanical
compressive tests up to rupture in one of the following direction (chosen randomly): antero-
posterior (AP), medio-lateral (ML) or supero-inferior (IS). Samples were placed between a
fixed plate and a plate mounted on a ball joint to prevent from local stress concentrations and
compressed up to rupture at 0.1mm/s. Effective Young’s modulus (Eeff) and ultimate stress
(omax) were measured on the resulting stress-strain curves. Stepwise multiple regression
(SMR) analysis was used to establish a model composed by equations predicting E.sr and
Omax from most significant microstructural parameters, in the three considered direction.

SMR allowed describing contribution of each significant parameter to the equations (R?).

Mechanical properties were calculated in the three directions for each sample with the
resulting model, and with the model described by Goulet et al. (Goulet, Goldstein et al.
1994). Pearson’s correlation coefficient was used to determine which model most efficiently

correlated with the experimental data.

Anisotropy ellipsoid characteristics were used to determine SA, and Eeff and omax to

determine MA.
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3.3 Results and Discussion

BV/TV values found (5.68+1.34) were consistent with osteoporotic trabecular bone
(Gong, Zhang et al. 2005). The following equations were found to predict Eeff and omax in
AP, ML and IS directions from the microstructural parameters, and accounted for 51 to 85%

of the variance in the experimental measures:

o Eeff-AP =-28,54*SMI - 14,34*DA + 103,88 (R*=0.57; p<0.05)

e Eeff-ML = 24,94*BV/TV - 20,42*SMI - 948,44*Tb.Th - 330,37*Tb.N - 10,01*DA +
201,01 (R>=0.85; p<0.05)

o Eeff-IS=16,20*BV/TV - 961,93*Tb.Th + 30*DA - 3,23 (R?>=0.51; p<0.05)

e omax-AP =0,79*Conn.Dn + 0,07 (R*=0.62; p<0.05)

e omax-ML =0,07*BV/TV + 0,19*Conn.Dn - 0,39 (R>=0.67; p<0.05)

e omax-IS =0,25*BV/TV - 1,14*SMI + 0,52*DA + 0,42 (R*=0.60; p<0.05)

To the author’s knowledge, the only study to have determined such equations before
was the study from Goulet et al. (Goulet, Goldstein et al. 1994). Mechanical parameters
calculated with results from this study have better correlations with experimental data than
with values obtained from relations given by Goulet et al. (Goulet, Goldstein et al. 1994)
(Table 3.1). This is most likely due to the fact that the present study focuses on osteoporotic
vertebral trabecular bone, whereas Goulet et al. (Goulet, Goldstein et al. 1994) used non
osteoporotic trabecular bone from various anatomic areas. However, R of the proposed
model was inferior. It could be strengthened by using a logarithmic model as proposed by
Goulet et al. (Goulet, Goldstein et al. 1994) and by acquiring more experimental data. Also,
evaluation of the proposed model relies on cross-validation, which creates biases that could

be ruled out by a leave-one-out analysis.
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Tableau 3.1 Table 1 Correlation between mechanical parameters measured experimentally
and calculated with relations from Goulet et al. (Goulet, Goldstein et al. 1994) or from this

study

Correlation coefficients

E

ocmax

Direction

AP

ML

SI

AP

ML

SI

Current study

0,75

0,92

0,71

0,79

0,83

0,78

Goulet et al. (1994)

0,25

0,76

-0,21

0,29

0,58

0,23

09

0,9

0.8

0,7

0,6 -
%05 -
04 -
0,3
0,2 -

0,1 -

IS direction

ML dire ction

AP direction

AP direction

ML direction SI direction

Figure 3.2 Contribution of the different microstructural parameters in prediction of
E (A) and omax (B)

Mechanical properties in all directions were found for each cube using the predictive
model described in the current study. These properties allowed describing MA which was
then compared to SA. SA was mainly oriented in z axis, and MILs were significantly
different (p<0.001) when comparing the three directions. MA was also oriented in z axis, but
similar (p=0.21) between x and y axes. Also, ratios of MILs in the different directions
(AP/ML; AP/SI; ML/SI) were significantly different (p>0.05) from ratios of Eeff or omax in
the same directions, meaning that SA and MA are different. The regression analysis allowed

explaining these differences by revealing different sets of significant parameters depending
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on the considered direction (Figure 3.2). For example, Conn.Dn was the principal parameter

influencing specimen rupture in the x and y axes only.

3.4 Conclusion

The relations described in this study were found to be more adapted than the reference
model for the prediction of mechanical properties of osteoporotic trabecular bone.
Contribution of the different microstructural parameter in Eeff and omax in the three
directions were quantified. This allowed explaining differences between SA and MA

ellipsoids.



CHAPITRE 4

REGIONAL DISTRIBUTION OF ANISOTROPIC MECHANICAL
PROPERTIES IN THE VERTEBRAL BODY TRABECULAR BONE FROM
MIROSTRUCTURAL PARAMETERS

Ce chapitre a pour but de répondre au deuxiéme sous-objectif du premier objectif, a
savoir d’utiliser le modele de prédiction précédemment développé pour décrire une
cartographie raffinée des propriétés mécaniques anisotropiques a la rupture dans le volume
complet d’os trabéculaire du corps vertébral. Les cartographies existantes se basent
généralement sur des mesures de densités, qui ne prennent pas en compte les particularités de
la microstructure de 1’os trabéculaire, qui a un impact sur les propriétés mécaniques. De plus,
la densité ne permet pas de définir des propriétés mécaniques anisotropiques. Le modele de
prédiction développé dans le chapitre précédent a donc été utilisé sur des images micro-
tomodensitométriques de 13 vertébres cadavériques humaines. 69 zones ont été¢ définies dans
chaque vertebre et analysées afin de décrire la répartition du module d’Young et la contrainte
a la rupture au travers du corps vertébral. Ces résultats pourront étre utilisés pour la création

de modéles par éléments finis.
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4.1 Introduction

The risk and the mechanisms of vertebral fracture are both influenced by trabecular
bone microstructural arrangement and evolution with aging (Hulme, Boyd et al. 2007).
Trabecular bone is inhomogeneous and anisotropic (Gong, Zhang et al. 2007), and the
resulting mechanical properties vary throughout the vertebral body (Keller, Hansson et al.
1989). Like external loads and geometry of the spine, this regionalization of mechanical
properties influence fracture patterns. Also, degenerative pathologies such as osteoporosis are
known to affect thickness, number and connectivity of trabeculae (Gong, Zhang et al. 2005;
Chen, Shoumura et al. 2008). These changes affect both risk fracture occurrence and type

resulting from specific loadings (McCubbrey, Cody et al. 1995).

Bone mineral density (BMD) is the most widely used index to study trabecular bone
properties evolution through age, and arrangement in the vertebral body. Significant
correlations between BMD and several mechanical properties were found (Singer,
Edmondston et al. 1995) but with important limitations, mainly the lack of consideration of
the effect of trabecular structure. Recent studies have shown the important role of
microstructural parameters to better predict bone mechanical properties (Goulet, Goldstein et

al. 1994; Ulrich, van Rietbergen et al. 1999).
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The spatial variations of bone material properties throughout the vertebral body have
been described from mechanical testing of trabecular bone fragments (Keller, Hansson et al.
1989; Goulet, Goldstein et al. 1994; McCubbrey, Cody et al. 1995; Hou, Lang et al. 1998;
Kim, Hunt et al. 2007), mainly in compression. Unfortunately, these testing protocols present
several experimental pitfalls, such as variability, boundary conditions, specimen
conservation. Density and microstructure regional arrangement were also described and used
to assess the distribution of mechanical properties in the vertebral body (Keller, Hansson et
al. 1989; Antonacci, Hanson et al. 1997; Niebur, Feldstein et al. 2000; Banse, Devogelaer et
al. 2001; Gong, Zhang et al. 2005; Gong, Zhang et al. 2006; Gong, Zhang et al. 2007; Hulme,
Boyd et al. 2007; Kim, Hunt et al. 2007; Chen, Shoumura et al. 2008; Wegrzyn, Roux et al.
2010). Banse et al. (Banse, Devogelaer et al. 2001) measured two-dimensional (2D)
structural parameters in different vertebral body areas and postulated that superior and

anterior areas were weaker in terms of mechanical properties.

To date, only a few studies have reported regression models describing mechanical
properties based on microstructural parameters. Goulet et al. (Goulet, Goldstein et al. 1994)
used BMD, bone volume ratio (BV/TV) and degree of anisotropy (DA) to describe
mechanical properties with R? up to 92%. Fradet et al. (Fradet, Vachon et al. 2013) used a
larger number of structural parameters to define predictive models of bone anisotropic

mechanical properties.

In this study, a refined cartography of trabecular bone anisotropic mechanical
properties will be proposed for the whole vertebral body. Local microstructural parameters
will be calculated from micro-CT images of human cadaveric vertebrae and previously

reported regression model will be used to infer the corresponding mechanical properties.

4.2 Material and methods

Thirteen vertebrae were harvested from three female donors (66, 70, and 82 y.o0.)
presenting no metastatic pathology. Two to 7 vertebrae were resected from each donor,

between T11 and L5. Pedicles were severed after resection to remove posterior elements, and
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all soft tissues surrounding the vertebral body were removed. The specimens were kept
hydrated and frozen between the imaging sessions. All specimens were imaged with a
clinical CT scanner, and checked for bone lesions due to ante mortem traumatic history, or to
autopsy. All protocols performed in this study were approved by the institutional research

and ethics boards.

In order to avoid movement of the specimens during micro-CT image acquisition,
they were previously molded into polyester resin using a custom-designed jig adapted to the
bed of the imaging device. Images of all vertebral bodies were acquired with an isotropic
voxel size of 35um using a high-resolution micro-CT scanner (Skyscan 1176, Bruker
microCT, Kontich, Belgium). The images were prefiltered using an anisotropic non-linear
filter (Perona and Malik 1990) stabilized by the additive operator splitting method (Weickert
1999) to reduce noise. Automatic thresholding was applied to all images to reveal the
trabecular structure, and noise was suppressed by deleting bone volumes inferior to 50 pixels.
Volumes of interest (VOI) were then defined to calculate the 3D microstructural parameters
using dedicated software (CT Analyser, Bruker microCT, Kontich, Belgium). Parameter
calculations were performed on a total of 69 VOIs per vertebral body to include at least 3 to 5
intertrabecular lengths as suggested by Bouxsein et al (Bouxsein, Boyd et al. 2010).
Considering the size of our samples and the minimum edge size of the VOIs, the vertebral
bodies were divided into three slices in the infero-superior direction, and each slice in 23
rectangular VOIs identified by alphanumeric labels (Figure 1) for each of the 13 available
vertebrae. All VOIs excluded cortical bone, but included as much trabecular bone as
possible. The following three-dimensional (3D) parameters were individually calculated for
all resulting 897 VOIs (each VOI being defined with edge size of 4.9mm minimum): bone
volume ratio (BV/TV), connectivity density (Conn.Dn), structure model index (SMI),
trabecular number (Tb.N), trabecular separation (Tb.Sp), trabecular thickness (Tb.Th), and
degree of anisotropy (DA).
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Figure 4.1: Location of the volumes of interest
(VOIs) in a micro-CT image of cadaveric
vertebra. Complete volume of trabecular bone
was divided into three slices in the infero-
superior direction. Each slice was subdivided
into 23 VOIs as represented in the figure,
resulting in 69 VOIs for each of the 13
cadaveric specimens. These VOIs were used to
calculate local micro-structural parameter.

The model proposed by Fradet et al. (Fradet, Vachon et al. 2013) was used in this
study to estimate Young’s modules (antero-posterior: Ep, medio-lateral: Er, infero-superior:
Eis), and yield strengths (antero-posterior: omaxsp, medio-lateral: omaxr, infero-superior:
omaxgs) corresponding to each VOI. This model ([eq.1] to [eq.6]) was developed to
investigate bone anisotropic mechanical properties from microstructural parameters. The 13
available vertebral bodies were considered as repetitions, and means and standard deviations

of all mechanical parameters were calculated for each of the 69 areas of the specimens.

[eq.1] Eap=-28,54*SMI - 14,34*DA + 103,88 (R*=0.57; p<0.05)

[eq.2] Ewmp=24,94*BV/TV - 20,42*SMI - 948,44*Tb.Th - 330,37*Tb.N - 10,01*DA +
201,01 (R*=0.85; p<0.05)

[eq.3] Eis=16,20*BV/TV -961,93*Tb.Th + 30*DA - 3,23 (R?=0.51; p<0.05)

[e9.4] Omax-ar = 0,79*Conn.Dn + 0,07 (R>=0.62; p<0.05)

[eq.-5] OmaxmL = 0,07*BV/TV + 0,19*Conn.Dn - 0,39 (R?>=0.67; p<0.05)

[€q.6] Omaxas = 0,25*BV/TV - 1,14*SMI + 0,52*DA + 0,42 (R>=0.60; p<0.05)
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Cartography of vertebral trabecular bone properties was then produced by
superimposing the microstructural parameters and the calculated mechanical properties to a
simplified representation of the vertebral body. This was done to provide a visual description
of the spatial arrangement of the microstructural parameters and mechanical properties
throughout the vertebral body. T-tests were performed to evaluate homogeneity of the all the
measured and calculated parameters in the vertebral body. Differences between anterior and
posterior, between proximal, medial and distal, and between central (B2-3-4; C2-3-4; D2-3-
4) and peripheral (A1-2-3-4; B1-5; C1-5; D1-5; C1-2-3-4) portions of the vertebral body

were assessed. All statistical tests were considered significant at p<0.05.

4.3 Results

Cartography of the 69 VOIs microstructural parameters is presented in Figure 2. Of
all VOIs, CI1 (see figure 1) of the medial slice had the highest Tb.Sp and Tb.Th, and the
lowest BV/TV, Conn.Dn, SMI, and Tb.N. Overall mean value of BV/TV was 15.2%, and
ranged from 6.2% to 36.9%, indicating an average to low bone density of the studied
specimens (Gong, Zhang et al. 2005). All VOIs showed an anisotropic microstructure
(DA=2.4440.61) (Goldstein, Goulet et al. 1993). Antero-posterior, infero-superior and
central-peripheral comparisons of all structural parameters are presented in Table 1. DA
showed no significant difference between proximal, medial or distal slices. Tb.Th was
significantly higher in medial slice compared to proximal and distal slices (p<0.005). All
other parameters were significantly different in distal slice compared to proximal and medial
slices. SMI, Tb.Sp, DA, were significantly different between anterior and posterior VOIs. All
parameters except Tb.N, Tb.Sp, and DA were significantly different between central and
peripheral VOIs.
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Figure 4.2: Cartography of trabecular bone microstructural parameters throughout the

vertebral body. Each column represents the 69 volumes of interest for each parameter. The
numbers indicate mean values over the 13 cadaveric specimens.
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Tableau 4.1 Table 1 Overall means and standard deviation for all microstructural and
mechanical parameters. T-tests results, which evaluate differences between anterior and
posterior, between proximal, medial and distal, and between central and peripheral VOIs

T-tests
. anterior vs. | center vs. | proximal medial | proximal
mean | SD | min | max posterior | periphery | vs. medial | vs. distal | vs. distal
BV/TV (%) 15.20 | 2.44 |11.13| 23.09 - 0.01 - 0.010 <0.001
Conn_D (mm?®) | 7.67 | 2.21 | 2.20 | 13.11 - 0.01 - 0.006 <0.001
SMI 220 | 0.18 | 1.63 | 2.48 0.04 0.02 - - 0.04
Tb_N (mm™) 0.80 | 0.12 | 0.53 | 1.12 - - - <0.001 <0.001
Tb_Sp (mm) 0.69 | 0.10 | 0.56 | 1.25 0.04 - - <0.001 <0.001
Tb_Th (mm) 0.19 | 0.01 | 0.17 | 0.22 - 0.03 0.004 0.002 -
DA 244 | 0.21 | 2.08 | 2.97 0.05 - - - -

Cartography of the 69 VOIs mechanical parameters are presented in Figure 3. Of all
VOIs, C1 of the medial slice had the lowest Er, E;s, omaxap and omaxrt. Calculated
mechanical parameters were anisotropic, and higher in infero-superior direction (134.0+37.4
MPa) compared to medio-lateral (65.1424.9 MPa) and antero-posterior (6.2+6.6 MPa)
directions. Antero-posterior, infero-superior and central-peripheral comparisons are
presented for all mechanical parameters in Table 2. Exp showed no significant difference
between proximal, medial or distal slices. Er was significantly higher in distal slice compared
to proximal slice (p=0.004). All other parameters were significantly different in distal slice
compared to proximal and medial slices. Exp, cmaxap, and smaxr were significantly different
between anterior and posterior VOIs. All parameters except Eap were significantly different

between central and peripheral VOIs.
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Figure 4.3 Cartography of mechanical parameters throughout the vertebral body trabecular
bone. Each column represents the 69 volumes of interest for one specific parameter. The
numbers indicate mean values over the 13 cadaveric specimens.
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Table 4.2 Table 2 Overall means and standard deviations for all microstructural and
mechanical parameters. T-tests results are p-values evaluating significant differences
between anterior and posterior, between proximal, medial and distal, and between central and

peripheral VOlIs.
T-tests

. anterior vs. |centervs.| proximal | medial vs. | proximal

mean | SD min max . . . . .
posterior | periphery | vs. medial distal vs. distal

EAP (MPa) 6.17 | 6.57 | -4.78 | 23.98 <0.001 - - - -
ET (MPa) 65.09 | 24.94|20.62 | 152.82 - 0.01 - - 0.004
EIS(MPa) 133.95|37.41|49.55| 248.73 - 0.04 - <0.001 <0.001
S;:\‘Az”;‘aA)P 153 | 042 | 0.49 | 2.56 <0.001 0.01 - 0.006 | <0.001
smaxT (MPa) | 2.13 | 0.54 | 0.81 | 3.45 0.01 0.005 - 0.002 <0.001
smaxIS (MPa) | 2.99 | 0.73 | 2.03 | 5.68 - 0.002 - 0.015 <0.001

4.4 Discussion

This study provides original data relative to inhomogeneity and anisotropy of
vertebral trabecular bone mechanical properties, which has been previously recognized as an
important need (Hou, Lang et al. 1998; Kim, Hunt et al. 2007). In particular, cartography of
local anisotropic mechanical properties of the vertebral trabecular bone is proposed. It is
based on the measurement of local microstructural parameters, and predictive equations
developed using similar bone specimens. These equations were used on the smallest
trabecular bone volumes recommended in the literature (Bouxsein, Boyd et al. 2010), and
allow considering trabecular structure which is impossible using only BMD. Results thus
include description of the repartition of locally measured microstructural parameters, and
corresponding calculated mechanical properties throughout the complete vertebral body.
Also, differences of properties between several larger areas of the vertebral body were

statistically evaluated.

The main strength of this study is its original methodology of defining mechanical
properties based on the analysis of micro-CT images and a previously published predictive
model. Previous studies have described microstructural parameters of trabecular bone, and
their general repartition in large areas of the vertebral body (Niebur, Feldstein et al. 2000;

Chen, Shoumura et al. 2008), and only subjective statements could be made on the impact of
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microstructure on mechanical properties. The present study quantifies local anisotropic
mechanical properties of trabecular bone based on small custom shaped VOIs, allowing
considering the complete volume of trabecular bone. Moreover, the used predictive model
resulted from stepwise multiple linear regression analysis between experimentally measured
mechanical properties, and measurements of microstructural parameters of vertebral
trabecular bone cubic specimens (10x10x10 mm). The resulting predictive equations
accounted for 51 to 85% of the variance for all mechanical properties (Fradet, Vachon et al.

2013).

There are some limitations to the present study. Vertebrae were gathered only from
three aged women, which limit the variety of microstructural repartition, and the general
application of results. In particular, the specimens and the predictive model used were better
adapted for osteoporotic bone and might have a lack of accuracy when extrapolating. Here,
BV/TV was 15.2+4.4% which corresponds to a BMD of 28.5+8.25mg/cc if considering a
cancellous tissue density of 1.874 (Gong, Arnold et al. 1964), which is lower than 80mg/cc
and can be considered as osteoporotic (Adams 2009). Also, SMI found in the current study
was 2.2+0.2 whereas it was 1.84+0.2 in study describing the predictive model used (Fradet,
Vachon et al. 2013), which may have caused low and even negative values for some of the
Eap. Accordingly, the difference between Exp and Er is higher in the current study than
previously described (Gong, Zhang et al. 2007). The used prediction model should be
strengthened by including vertebrae with a wider range of structural properties in order to
enhance the description of the mechanical properties regional distribution in the vertebral

body.

Image segmentation is an important step in the definition of microstructural
parameters, which is generally performed using a thresholding method. Depending on the
methods and the aim of the study, this threshold can be constant (Goulet, Goldstein et al.
1994; Banse, Devogelaer et al. 2001; Gong, Zhang et al. 2005; Gong, Zhang et al. 2006; Liu,
Sajda et al. 2006; Sode, Burghardt et al. 2008; Fields, Eswaran et al. 2009; Wegrzyn, Roux et
al. 2010) or adaptive (Niebur, Feldstein et al. 2000) for all samples. Additional images
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transforms such as Laplace Hamming (Hulme, Boyd et al. 2007), median (Tamada, Sone et
al. 2005; Chen, Shoumura et al. 2008) or lowpass (Ulrich, van Rietbergen et al. 1999) filters
are also often performed in order to increase binary images accuracy. In the present study, a
series of treatments (normalization, anisotropic non-linear filter, additive operator splitting
method, threshold, despeckle) was applied to the images to obtain a satisfactory match
between original and binary images. This agreement was obtained between three operators to

minimize bias.

Microstructural parameters found in this study were similar to previously published
data (Gong, Zhang et al. 2005; Chen, Shoumura et al. 2008). However, Conn.Dn was found
approximately twice as high as these studies, which might be a result of considerating the
complete volume of trabecular bone. In fact, most authors have used cubic VOIs and thus
might have excluded trabeculae close to cortical bone, which was noticed to be more
connected at the vertebral body periphery. Also, DA was higher than previously reported,
and sensitivity of DA relative to the size of the VOIs should be evaluated.

Several studies have investigated the change of microstructural or mechanical
parameters between anterior and posterior parts of the vertebral body. Kim et al. (Kim, Hunt
et al. 2007) described both miscrostructural parameters and mechanical properties using
combined imaging and finite element (FE) methods, and concluded that all properties were
lower in the anterior part of the vertebral body. Banse et al. (Banse, Devogelaer et al. 2001)
studied vertebral body trabecular bone structure, and described a low density area located in
the superior and anterior half of the vertebra. They also found the poorest structure (lowest
connectivity and density) to be in a transverse plane approximately at the superior third of the
vertebral height. Oxland et al. (Oxland, Grant et al. 2003) had similar results concerning
antero-posterior variations, and also proposed that structural properties were lower at the
center of the vertebral body than in the periphery. The results of the current study support the
latter, as central-peripheral statistical differences were found for 9 of the 13 microstructural

and mechanical parameters under study.
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Gradients of vertebral trabecular bone properties in the infero-superior direction were
also studied in the past (Banse, Devogelaer et al. 2001; Zhao, Pollintine et al. 2009). The
current study agrees with previous findings that superior part of the vertebra is weaker in
terms of structure and mechanical properties. Indeed, all micro-structural parameters (apart
from Tb.Th) were found statistically different between proximal and distal slices, suggesting
that higher structure and characteristics are concentrated in the distal third of the vertebral

body.

Several statements have been made to explain the previously described repartition of
structural and mechanical properties in the vertebral body. McCubbrey et al (McCubbrey,
Cody et al. 1995) suggested that weakness in the anterior vertebral body is caused by higher
strain occurrence in this area. The present agree with Wolff’s law, which stipulates that areas
sustaining high stress levels have higher structural parameters and mechanical properties
(Ryan, Pandit et al. 2008). Indeed, the results point out higher characteristics at the periphery
of the vertebral body, and at pedicle insertion locations. Spinal mobility and muscle

insertions create stress concentrations in those locations, which is likely to explain this result.

In the past, there has been no general agreement of which microstructural parameters
are representative of better mechanical properties (Banse, Devogelaer et al. 2001). In
particular, SMI has been identified as an important parameter in terms of fracture risk
evaluation (Gong, Zhang et al. 2006), and mechanical properties definition (Liu, Sajda et al.
2006). Hulme et al. (Hulme, Boyd et al. 2007) have found that yield strength correlates well
with BV/TV and Conn.Dn. Also, Conn.Dn has been identified by Legrand et al. (Legrand,
Chappard et al. 2000) as a critical parameter in terms of fracture risk evaluation. The present
results show higher BV/TV, Conn.Dn, and SMI on the peripheral part of the vertebral body,
suggesting higher mechanical parameters (in particular yield strength) in the medio-lateral
and antero-posterior directions. According to Wolff’s law, this suggests that trabecular bone
is stronger close to the cortical bone, and contributes to its strength. Finally, the weaker VOI

found was the C1 region of the medial slice, which is consistent with results from Grote et al.
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(Grote, Amling et al. 1995) which have underlined a weakness of the central posterior wall

due to the basivertebral vein presence.

The results of this study will allow further fundamental and applied research on
vertebral fracture occurrence and surgery. More particularly, FE models rarely use
anisotropic and inhomogeneous material properties. The mechanical properties cartography
proposed here is the first to be anisotropic, local, and to take into account the complete
volume of vertebral trabecular bone. This allows creating a generic model of the gradient of
mechanical properties throughout the vertebral body and adapting FE models to specific
needs. For example, one can choose to only represent the weakness of the center of the
posterior wall, or the difference between central and peripheral areas of the vertebral body.
Results of this study may also help surgeons in the surgical planning such as in pedicle

screws insertion strategies.



CHAPITRE 5

BIOMECHANICS OF THORACOLUMBAR JUNCTION VERTEBRAL
FRACTURES FROM VARIOUS KINEMATIC CONDITIONS

Ce chapitre a pour but de répondre au 3e objectif, a savoir créer un lien entre des
patrons de fractures décrits dans les classifications cliniques et leur cause mécanique. Dans la
littérature, aucun modéle par éléments finis unique n’a été soumis a une gamme de
sollicitations assez large pour caractériser la biomécanique de tous les patrons de fractures
connus. Ici, le modele SM2S a été soumis a 56 cas de chargements, regroupés en quatre
groupes (compression, cisaillement, distraction, torsion). Les multiples combinaisons de
direction et vitesse de chargement ont fait apparaitre des patrons de fractures qui ont été
associés aux descriptions faites dans les classifications cliniques. Les patrons de fracture
générés ont ¢galement été classifiés en termes d’énergie a la rupture, afin de mettre a jour les
mécanismes de fracture pour lesquels il est essentiel de progresser en termes de protection en

traumatologie.
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5.1 Introduction

30-60% of all spinal traumatic injuries are at the thoraco-lumbar junction TLIJ
(Kifune, Panjabi et al. 1997). Spinal injuries are generally classified based on clinical
observations and biomechanical studies in order to facilitate spinal injury treatment. Several
classification systems differentiate fracture types in terms of injury location, aspect and
suspected occurrence mechanism (Holdsworth 1970; Denis 1983; Magerl, Aebi et al. 1994).
In particular, the three-column concept (Denis 1983) suggests that spinal stability, defined as
a criteria for treatment choice, is strongly associated with the involvement of the three
columns of the spine (anterior, middle and posterior), and describes four main types of
injuries  (compression, burst, seat-belt type and fracture-dislocation). The
Arbeitsgemeinschaft fiir Osteosynthesefragen (Association for the Study of Internal Fixation)
classification (Magerl, Aebi et al. 1994), also called AO classification, offers an extensive
visual description of fracture patterns, grouped under primary mechanisms of injury. In
particular, Magerl et al. (Magerl, Aebi et al. 1994) described a total of 27 fracture patterns
based on clinical observations, each one being a consequence of compression, distraction or
torsion mechanisms. The spinal injury severity score (Vaccaro, Lehman et al. 2005) provides

direct help in diagnosis and surgical planning.
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Experimental studies have characterized vertebral fractures in controlled conditions,
providing quantitative characteristics for specific fracture patterns (Osvalder, Neumann et al.
1993; Neumann, Nordwall et al. 1995; Panjabi, Kifune et al. 1998; Duma, Kemper et al.
2006; Panjabi 2007; Eguizabal, Tufaga et al. 2010). Finite element models (FEM) are
complementary tools allowing the detailed quantitative analysis of highly dynamic fractures.
Various spinal FEMs have been developed to study kinematics of the complete spine (Little
and Adam 2009; Lalonde, Villemure et al. 2010), the biomechanics of a vertebral body with
spinal abnormality (Whyne, Hu et al. 2003), or vertebral trauma under static (Buckley, Leang
et al. 2006) and dynamic loading (Wilcox, Allen et al. 2004; Qiu, Tan et al. 2006). However,
injury mechanisms, fracture initiation, propagation directions, and fracture patterns are yet to

be fully described in the literature.

This study aims to investigate the loading conditions that are likely to cause the
fracture patterns described in the AO classification. The main objective was to link
mechanical loading with fracture initiation and propagation for known types of fractures by
comparing the morphology of fractures simulated with a refined FEM, to the fracture patterns

described in AO classification.

5.2 Methods

The thoracolumbar segment (T12-L2) of the Spine Model for Safety and Surgery
(SM2S) FEM was used in this study (Figure 5.1). A detailed description and validation of
this model, developed to investigate spine biomechanics, trauma and surgical applications,
has been previously reported (EI-Rich, Arnoux et al. 2009; Garo, Arnoux et al. 2011;
Wagnac, Arnoux et al. 2011; Wagnac, Arnoux et al. 2012), and is here summarized. The
model was composed of approximately 200,000 elements, each with a characteristic length
between 1 and 2 mm defined through convergence studies (Wagnac, Arnoux et al. 2012). In
each vertebra, the cancellous bone was divided into 7 zones of different material properties,
and the cortical bone was divided into 11 zones of different thicknesses to represent the
regional variability of structural and mechanical properties (Wagnac, Arnoux et al. 2012).

Bone material properties were defined with a symmetric and strain-rate dependent elasto-
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plastic (Johnson-Cook) material law. The rupture of bony and ligamentous structures was
simulated using an element deletion method based on maximum tensile principal strain
criteria specific to each zone, which were describe by Wagnac et al. (Wagnac, Arnoux et al.
2012). The intervertebral discs were divided into nucleus pulposus and annulus fibrosus, and
modeled with a first-order Mooney-Rivlin hyperelastic material law that was calibrated with
experimental data (Wagnac, Arnoux et al. 2011). The mechanical behavior of the
ligamentous structures (anterior and posterior longitudinal ligaments; intertransverse, flavum,
capsular and supraspinous ligaments) was assumed to follow a generalized Maxwell-Kelvin-
Voigt formulation (Wagnac, Arnoux et al. 2012). Tied contact interfaces were used to attach
the discs and ligaments to the vertebrac and prevent any relative movement. Frictionless
contact interfaces were assumed between the joint contact areas and all structural interactions
that do not exhibit a continuous mesh in order to avoid any penetration between adjacent

structures (EI-Rich, Arnoux et al. 2009).
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Figure 5.1 T12-L2 segment from finite element
model SM2S that was used in this study. Vertebrae,
intervertebral discs, ligaments and coordinate system
are represented on this figure

The simulations were performed using an explicit dynamic solver that includes non-
linear large deformations (Radioss v.10.0, Altair Engineering inc., MI, USA). The loads and
boundary conditions were applied to the T12 and L2 vertebrae, which were considered as
rigid bodies. All degrees of freedom were fixed on L2. Fifty one combinations of
translational and rotational velocities were imposed on the center of gravity of T12 with two
different speeds in 3 different directions to obtain spine trauma. The z-axis was directed
vertically downwards, the x-axis was lateral (oriented from right to left) and the y-axis was
postero-anterior (Figure 5.1). Translational and rotational velocities (step functions) ranged

from 0 to 10m.s” and from 0 to 10°.ms”, respectively, based on the outermost values
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reported in previous experimental (Duma, Kemper et al. 2006; Kemper, McNally et al. 2007)
and numerical (Qiu, Tan et al. 2006; El-Rich, Arnoux et al. 2009) studies. All simulations
were sorted into four categories: compression, distraction, antero-posterior shear and axial
rotation (Figure 5.2). The combinations of imposed velocities were applied as follows, and

are summarized in Table 5.1:

- Flexion-extension from -5 to 5°.ms™ was simulated with or without compression from 1 to
4m.s'1;

- Combinations of distraction (2, 4 and 10m.s"), shear (£4, 0 and +8m.s™) and/or flexion-
extension (£5 and +10°.ms™") were simulated;

- Antero-posterior Shear at +4 and +2m.s” was combined with flexion-extension at +1 or
+5°.ms™.

- Axial rotation at 5 and 7°.ms” was combined successively with 0 and 4m. s shear, 4m.s™

compression and £5°.ms™" lateral bending.
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A. Compression

D. Rotation

7 C. Distraction

Figure 5.2 Imposed velocity directions for the four loading
categories: (a) compression; (b) shear; (c) distraction; (d) rotation.
Solicitations are combinations of velocity in the main (red arrows)
and secondary (black arrows) directions. + and — signs indicate the

positive and negative values

Tableau 5.1 Table 1 Translational and rotational velocities defining the loading cases. x axis
corresponds to right-left direction, y axis to posterior-anterior direction, and z axis to caudal-
rostral direction. Loading was defined as: “F/E” for flexion/extension, “C” for compression,
“S” for shear, AR for axial rotation, D for distraction and “LI” to lateral inflexion. The
symbol @ means that there is no secondary combined loading.

Loading 1 Loading 2 Vx Vy Vz Rx Ry Rz
(m/s) (m/s) (m/s) (°/ms) (°/ms) (°/ms)
C %] 1;2;4
F/E 1;2;4 -5;-1;1;5
F/E (%) -5;-1;1;5
S %) -8;-4;4;8
F/E -4;-2;2;4 -5;-1;1;5
AR S 0;4 5;7
C 4 5;7
LI -5;5 5;7
D F+S 4 -2 5
E+S -4 -2 -5
F -2;-4 5;10
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The simulations were performed for a duration of 2ms, which was enough to initiate a
fracture in the structure (Duma, Kemper et al. 2006). Simulation results were analyzed up to
the interpenetration of bony fragments following fracture initiation. Fracture initiation was
considered to occur at the first element deletion, if followed by propagation. At this point, the
internal energy, forces and moments in all directions, time and location of fracture initiation
were recorded in order to investigate the differences between vertebral injuries. Mean energy
was calculated for each main kinematic category (compression, distraction, rotation and

shear). Internal energy is defined by the following equation:

t/2
Eie = f oedt
-t/2

where ¢ and ¢ are respectively the stress and the strain tensors. An analysis of stresses and
fracture location in the vertebral body was carried out to quantitatively describe the
kinematic conditions (referred to as the loading conditions) and kinetic conditions leading to

specific fracture patterns described in the AO classification (Magerl, Aebi et al. 1994).

5.3 Results

All simulations showed a fracture before the end of simulation (2ms), except for pure
flexion-extension at 1°.ms™'. Each kinematic loadin